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Résumé : Robotisation de la réalisation de mosaïques
d’images endomicroscopiques

L’endomicroscopie confocale laser fibrée (pCLE, pour probe-based Confocal Laser

Endomicroscopy) est une modalité d’imagerie qui permet d’obtenir des images d’un
tissu en temps-réel, avec une résolution micrométrique, lorsque l’on place la sonde
d’imagerie au contact de celui-ci. En chirurgie digestive, cette technologie peut être
utilisée pour remplacer les biopsies extemporanées par des biopsies optiques, sans
prélèvement de tissu. Ceci permet de réduire le temps opératoire et l’invasivité de
l’opération.

Généralement, afin de rendre un diagnostic clinique sur l’état cancéreux d’un
tissu, les cliniciens analysent non seulement les cellules, mais également leur
organisation relative. Cependant, pour des raisons techniques, il n’est pas possible
d’avoir une sonde petite, donnant des images grand champ, et avec une résolution
de l’ordre du micromètre. Ainsi, les images confocales sont la plupart du temps trop
petites pour que les cliniciens puissent poser un diagnostic.

Une solution possible à ce problème est de déplacer la sonde sur la surface du
tissu afin de collecter une suite d’images que l’on recale afin grâce à un algorithme
de mosaicing afin de reconstruire une image grand champ. Cette technique a fait
l’objet de nombreuses études. Ces études ont essentiellement porté sur l’algorithme
de mosaicing, et peu d’intérêt a été porté jusqu’à présent au mouvement de balayage
de la sonde sur le tissu. La plupart du temps, ce mouvement est réalisé à la main en
utilisant les manettes d’un fibroscope dans des applications de gastroentérologie.
Ce type d’actionnement ne permet pas de contrôler la trajectoire de la sonde
correctement, surtout en présence de mouvements physiologiques et de déformations
des tissus sous l’action de la sonde.

Notre travail porte sur la conception et le développement d’instruments
minimalement invasifs robotisés permettant de réaliser des biopsies optiques dans
la cavité abdominale. Premièrement, une méthode permettant d’estimer la vitesse
dans les images endomicroscopiques est décrite et évaluée (chapitre 2).

Cette méthode est alors utilisée pour mettre en évidence et modéliser les
déformations des tissus mous lorsque la sonde est en mouvement à leur contact
(chapitre 3). Un modèle phénoménologique simple utilisant un seul paramètre
est proposé, ainsi qu’une procédure de calibration en ligne. Deux stratégies sont
proposées afin de compenser les déformations, l’une utilisant une trajectoire ligne
par ligne modifiée et l’autre utilisant un balayage en spirale qui permet de minimiser
l’influence des déformations du tissu.

Par ailleurs, un algorithme de commande par asservissement visuel est également
proposé. Celui-ci est basé sur l’estimation de vitesse présentée dans le chapitre 2,
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et permet de contrôler précisément la position de la sonde tout en rejetant les
déformations du tissus considérées comme une perturbation. Une variante de cet
algorithme est également proposée pour contrôler la vitesse d’avance le long d’un
balayage contraint à une trajectoire en spirale. On montre, lors d’expériences ex vivo

réalisées avec un robot industriel de précision, que le bon contrôle de la position de
la sonde le long de la trajectoire permet de réaliser des mosaïques significativement
plus grandes que celles que l’on peut trouver dans la littérature existante.

Enfin, les méthodes développées sont appliquées à des instruments minimalement
invasifs. On propose ici une structure d’instrument qui combine des mouvements
macroscopiques pour la navigation dans l’abdomen, un système passif de
compensation des mouvements physiologiques, et un actionnement à l’échelle
microscopique pour le balayage de la sonde. Deux systèmes de micro-actionnement
sont proposés. Le premier utilise un actionnement hydraulique grâce à des micro-
ballons et permet de réaliser des trajectoires arbitraires à la surface du tissu,
tandis que le second a comme seul degré de liberté une rotation proximale qui est
transformée en un mouvement de spirale grâce à un mécanisme distal. Des essais ex

vivo et in vivo ont été menés avec succès afin de tester la précision et la robustesse
des systèmes et algorithmes de commande proposés.

Mots clés : Robotique médicale, endomicroscopie confocale, asservissement visuel,
micropositionnement
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Abstract : Robotized mosaicing of endomicroscopic

images

Probe-based Confocal Laser Endomicroscopy (pCLE) is an imaging modality
that requires placing a probe in contact with a tissue and provides real-time images
of micrometer resolution. Many studies confirmed the clinical relevance of replacing
physical biopsies by optical biopsies. In abdominal surgery, this technology could
replace extemporaneous biopsies. The benefits are shorter operating time and less
invasiveness.

Classically, the clinicians analyze the cells themselves but also the relative
organization of cellular structures to track possible cancer cells. However, it is not
possible, for minimal invasiveness reasons, to have a small confocal probe that gives
images of large regions with a micrometer resolution. As a result, the images field
of view is too narrow to be used for clinical diagnosis by a pathologist.

A solution is to sweep the probe on the tissue surface to collect a series of images
that can be registered and stitched together using a mosaicking algorithm. Previous
studies focus on the imaging part (ie the mosaicking algorithm). Little attention
has been paid so far to the probe motion itself : most of the times the probe was
moved manually using the fiberscope handles, for applications to gastroenterology,
which gives poor control over the probe trajectory. Moreover, organs move due to
breathing and peristaltis, and soft tissues deform under frictional contact of the
probe.

Our work focuses on the development of robotized minimally invasive
instruments for performing optical biopsies on the organs of the abdominal cavity.
First, a method for estimating the speed in the endomicroscopic images is described
and evaluated (chapter 2).

This method is then used to describe and model the soft tissue deformations
under the probe frictional contact (chapter 3). A simple model using a single
parameter is proposed, which allows to study further the tissue response when
contacted by the moving probe. Ultimately, the spiral trajectory is found to be
a good candidate for 1-dof scan of a surface.

Also based on the speed estimation from chapter 2, a visual servo control scheme
is proposed (chapter 4). It allows to control precisely the probe trajectory while
rejecting the tissue deformations considered as a disturbance. A speed control loop is
also proposed for precisely controlling the speed along a constrained spiral trajectory.
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Finally, these developments are applied to dedicated minimally invasive
instruments. A general structure is proposed for the instruments, combining macro-
actuation for general navigation in the abdominal cavity, a system for physiological
motion compensation, and micro-actuation for probe sweeping. Two micro-actuators
are proposed : hydraulic actuation using micro-balloons and mechanic transmission
for a constrained spiral trajectory. Ex vivo and in vivo experiments are successfully
carried out to assess the robustness of the actuation scheme and control algorithms.

Keywords : Medical robotics, confocal endomicroscopy, visual servoing,
micropositionning
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Le cancer est une maladie caractérisée par une prolifération anormalement
importante de cellules pathologiques dites cancéreuses. Ces cellules ont la faculté
de se diviser indéfiniment en captant les ressources de l’organisme, au point que sa
survie est menacée.

Il n’est pas rare que des cellules cancéreuses se détachent de la tumeur principale
et migrent, par voie lymphatique, sanguine ou par contiguïté, vers d’autres sites en
créant ainsi autant de tumeurs. On parle alors de métastases. Un cancer métastasé
constitue un stade avancé de développement et est plus difficilement opérable.
Tous ces facteurs rendent crucial le fait de pouvoir évaluer, lors du diagnostic,
l’extension du cancer et son stade de développement, afin de choisir la méthode
thérapeutique appropriée (principalement radiothérapie, chimiothérapie, résection
ou une combinaison de ces méthodes) ou l’orientation vers les soins palliatifs.

L’orientation thérapeutique d’un patient s’effectue en fonction de son âge, son
état général, ses antécédents ainsi que le type de cancer et son extension. On
voit ici clairement l’importance d’obtenir un diagnostic précis, puisqu’un mauvais
diagnostic ou un diagnostic incomplet peuvent entraîner une mauvaise orientation
thérapeutique. Les conséquences sont non seulement humaines (l’état du patient
s’aggrave), mais également sociétales et budgétaires (une chirurgie a été réalisée
inutilement).



2 Chapitre 1. Introduction

1.1 Chirurgie exploratoire et biopsies

De nombreuses possibilités existent pour diagnostiquer les différents cancers,
souvent en utilisant l’imagerie médicale (Ultrason, CT Scan et/ou IRM selon le
type de cancer). En chirurgie digestive, il est souvent difficile de déterminer avec
précision le stade de développement d’un cancer en utilisant des modalités d’imagerie
externes [Muntean 2009].

Figure 1.1 – Principe général d’une opération laparoscopique (vue en coupe).

Il a donc été proposé de réaliser des chirurgies laparoscopiques dites
exploratoires, au cours desquelles on insère un laparoscope dans la cavité abdominale
du patient afin d’évaluer son état [Hori 2008]. Cette opération minimalement
invasive consiste à explorer la cavité abdominale sous vision laparoscopique, parfois
à l’aide d’un instrument, afin de déceler des zones suspectes (voir figure 1.1). Afin
d’évaluer leur caractère cancéreux, on réalise alors une biopsie extemporanée :
un morceau de tissu est prélevé grâce à instrument laparoscopique dédié puis
transmis au laboratoire d’anatomopathologie pour un examen sous microscope.
Cet examen est effectué par un anatomopathologiste et requiert, préalablement à
l’examen optique, une préparation du tissu. Celui-ci est généralement trempé dans
plusieurs marqueurs afin de différencier les structures cellulaires, puis surgelé et
coupé en fines tranches de quelques microns d’épaisseur. Il est ensuite analysé sous
microscope. L’anatomopathologiste examine non seulement les cellules individuelles,
mais également leur organisation relative afin de déceler des amas de cellules
cancéreuses.

La biopsie et l’examen histopathologique sous microscope constituent le gold
standard pour déterminer le caractère cancéreux d’un tissu humain. Pourtant, cette
procédure présente plusieurs défauts. D’une part, elle est lente : il peut s’écouler entre
plusieurs minutes et plusieurs jours entre la transmission d’un tissu au laboratoire
d’histopathologie et l’obtention du diagnostic clinique. D’autre part, cette procédure
est par nature invasive puisqu’on prélève un échantillon de tissu, et présente des
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risques de saignements [Schneider 2001]. Il en découle une impossibilité de réaliser
un grand nombre de biopsies, et donc un risque de ne pas déceler certains sites
cancéreux [Pagliaro 1983, Poniachik 1996].

1.2 Biopsies optiques sans prélèvement

Il a récemment été proposé de faire des biopsies dites optiques (par opposition
au caractère physique de la biopsie traditionnelle). Le principe de cette technique
consiste à utiliser un dispositif d’imagerie miniaturisé afin de réaliser une image du
tissu in vivo et in situ. Le caractère invasif de la procédure est ainsi diminué puisqu’il
n’y a pas de prélèvement de tissu. De plus, on peut faire une multitude de biopsies
sans augmenter le risque patient. D’autre part, si l’on communique directement
à l’anatomopathologiste des biopsies optiques numérisées, il est espéré que celui-
ci puisse émettre son diagnostic plus rapidement. Si une résection chirurgicale est
décidée, elle peut alors être effectuée au cours de la même intervention. Ainsi, une
seconde chirurgie est évitée, ce qui représente un gain pour le patient comme pour
la société.

De nombreux dispositifs d’imagerie sont capables de réaliser des images in vivo

afin de faire des biopsies optiques. On peut citer la sonde ultrason laparoscopique,
premier dispositif d’imagerie utilisé en chirurgie exploratrice [Giger 2002], mais
également l’imagerie par OCT [Fujimoto 2003, Hariri 2009, Latrive 2012], et
l’endomicroscopie confocale [Gmitro 1993, Wang 2003, Wallace 2009].

1.3 Problématique

Dans cette thèse, on examine la faisabilité de biopsies optiques dans
la cavité abdominale en utilisant un endomicroscope confocal. Ce type
d’imagerie a déjà fait l’objet de nombreuses études cliniques, particulièrement en
gastroentérologie [Kiesslich 2006, Wallace 2009, Becker 2007, Sharma 2011] et en
gynécologie [Rouse 2004, Tanbakuchi 2009, Wu 2012].

Un des problèmes récurrents d’un tel dispositif est l’étroitesse du champ de
vision. En effet, ce type d’instrument capture des images d’un diamètre de quelques
centaines de microns seulement (entre 200 et 500 microns selon les modèles). Si la
résolution des images confocales (typiquement 1 micron de résolution latérale) peut
rivaliser avec de l’histologie standard sous microscopie, il n’en est pas de même pour
le champ de vision souvent trop étroit pour pouvoir poser un diagnostic clinique.

La solution à ce problème consiste à déplacer la sonde à la surface du tissu et à
recaler a posteriori les images entre elles afin de reconstituer une mosaïque grand
champ [Vercauteren 2008a, Loewke 2011]. En gastroentérologie, le déplacement de
la sonde est réalisé en commandant les mouvements de l’extrémité d’un fibroscope,
à travers le canal outil duquel passe la sonde d’endomicroscopie. Il est très difficile
pour le chirurgien de déplacer la sonde autrement qu’en ligne droite car la précision
d’un tel actionnement est limitée. De plus, la sonde d’endomicroscopie doit être
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constamment au contact du tissu afin de pouvoir acquérir les images. Le résultat est
que les mosaïques sont toutes d’une forme et d’une taille différente, ce qui complexifie
le diagnostic pour l’anatomopathologiste (voir figure 1.2).

Figure 1.2 – Exemples de mosaïques réalisées manuellement dans le bas-œsophage
avec la sonde d’endomicroscopie dans le canal opérateur d’un fibroscope. Source
[André 2011a]

Certains systèmes de biopsie optique sont à ce jour utilisés en chirurgie
cœlioscopique [Tanbakuchi 2009, Newton 2012, Latt 2012]. Cependant, aucune
étude n’a porté sur le problème de la réalisation de mosaïques de manière
systématique et contrôlée. Dans cette thèse, on s’intéresse à la conception et au
développement d’outils robotisés permettant de réaliser cette tâche.

Dans le chapitre 2, après avoir rappelé les principes généraux permettant de
réaliser une image endomicroscopique d’un tissu donné, on explique les bases de
l’algorithme de mosaicing. Les premières mosaïques réalisées avec un robot industriel
haute précision sur une mire permettent de valider la fiabilité de l’algorithme.
Cependant, les déformations du tissu lorsque la sonde se déplace à sa surface rendent
difficile le contrôle de la réalisation de mosaïques, même avec un contrôle très précis
de la trajectoire de la sonde. La mosaïque produite est en effet déformée et peut
présenter des trous.

Le chapitre 3 traite de la modélisation de cette déformation. A travers un modèle
simple validé d’abord en une seule dimension puis ensuite en deux dimensions, on est
capable de prédire la déformation du tissu au contact de la sonde en mouvement. Ce
modèle, qui combine déformation tangentielle élastique et frottement de Coulomb,
est établi et calibré sur la seule base des images endomicroscopiques, sans utilisation
de capteur d’efforts ni connaissance a priori des paramètres du tissu. Ce modèle
permet non seulement de comprendre comment se déforme le tissu lorsqu’on déplace
la sonde à sa surface, mais aussi d’analyser les déformations selon la nature de la
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trajectoire. Ainsi, il est possible de déterminer que la trajectoire en spirale est un
bon candidat pour une réalisation automatisée de mosaïques, dans la mesure où
cette trajectoire minimise les déformations du tissus.

Le chapitre 4 présente un algorithme de commande des mouvements de la sonde
relativement au tissu par asservissement visuel. En effet, l’utilisation du modèle
nécessite une précision de positionnement de la sonde difficilement compatible avec
les contraintes d’un instrument minimalement invasif. L’asservissement visuel, lui,
permet de rejeter de manière robuste les incertitudes de positionnement de la sonde
dues aux déformations du tissu d’une part, et aux actionneurs eux mêmes d’autre
part. On est ainsi capable de suivre une trajectoire donnée avec une précision
micrométrique ou encore de réguler la vitesse d’avancée de manière stable (une
propriété bénéfique pour la construction de mosaïques) le long d’une trajectoire
donnée. Encore une fois, les mesures sont réalisées sur la seule base des images
endomicroscopiques.

Enfin, le dernier chapitre est consacré à l’application sur des systèmes réels. Une
structure d’instrument laparoscopique permettant d’amener la sonde au contact de
la majorité des organes de la cavité abdominale est proposée, ainsi qu’un système
de compensation des mouvements physiologiques. A l’intérieur de l’instrument, un
système de micropositionnement est inséré afin de déplacer la sonde le long des
tissus. Deux prototypes de micropositionneur sont proposés. L’un fait usage d’une
transmission hydraulique et de micro-ballons afin de déplacer la sonde avec deux
degrés de liberté. Le second prototype ne possède qu’un degré de liberté et déplace
la sonde le long d’une spirale prédéfinie en utilisant un moteur proximal et un
micromécanisme distal. La commande des déplacements de la sonde est effectué
dans les deux cas en utilisant l’algorithme d’asservissement visuel présenté dans le
chapitre 4. Les deux prototypes sont validés expérimentalement sur table et in vivo

lors d’expérimentations animales.
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1.5 Note

Ces travaux de thèse s’inscrivent dans le cadre d’un projet à visée industrielle
soutenu par l’OSEO (Maisons Alfort, France) à travers le programme ISI (projet
numéro I0911038W). Le projet porte le nom de PERSEE et est référencé comme
tel dans le manuscrit.

Le consortium est constitué des partenaires suivants :
– Mauna Kea Technologies (coordinateur), Paris, France ;
– Endocontrol Medical, La Tronche, France ;
– Institut Gustave Roussy, Villejuif, France ;
– Institut Mutualiste Montsouris, Paris, France ;
– Institut des Systèmes Intelligents et de Robotique, Paris, France

Les travaux menés dans cette thèse concernent la robotisation de la construction
des mosaïques. Ils sont associés à des travaux sur un dispositif porte instrument
(Endocontrol/ISIR), sur le dispositif d’imagerie (MKT), sur le choix des fluorophores
et l’interprétation des images (IGR), sur la transmission des données entre le bloc
opératoire et le laboratoire d’anatomopathologie (MKT) et sur le développement de
l’application chirurgicale (IMM, Endocontrol, MKT).
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2.1 Images endomicroscopiques

2.1.1 Microscopie confocale

Le principe de la microscopie confocale a été inventé en 1953 et breveté en
1957 [Minsky 1957]. Il permet de réaliser des images avec une très faible profondeur
de champ. On parle alors de "coupe optique" du tissu, par analogie avec une coupe de
tissu observée en microscopie conventionnelle. Cette coupe optique est obtenue grâce
à l’utilisation d’un objectif dont l’ouverture permet de rejeter tout rayon lumineux
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ne provenant pas du plan focal. La figure 2.1 présente un schéma de fonctionnement
de microscope confocal à fluorescence. Un rayon laser (en rouge) est focalisé, grâce à
la lentille et à l’objectif, dans un plan focal particulier. En retour, l’objectif reçoit du
tissu un mélange de lumière réfléchie et de lumière réémise par fluorescence (rayons
bleu, noir et vert ; il n’est pas fait de distinction entre réflectance et fluorescence
ici). Ces rayons sont acheminés vers un miroir dichroïque. La lumière réémise a
une longueur d’onde différente de la lumière laser émise par la source. Elle est
ainsi réfléchie par le miroir dichroïque vers le détecteur. Cependant, le sténopé ne
laisse passer que la lumière provenant du plan focal de l’objectif (on parle de plans
focaux conjugués, d’où le terme confocal). Dans la figure 2.1, les rayons réémis
bleu et vert sont arrêtés par le sténopé alors que le rayon noir arrive jusqu’au
photodétecteur. On est ainsi capable d’exciter un point donné du plan focal et de
récupérer l’information de fluorescence ou de réflectance correspondant à ce point
seulement. Pour reconstruire une image, il est nécessaire d’effectuer un balayage
du plan focal avec le rayon laser, en utilisant par exemple des moteurs contrôlés
ou des miroirs oscillants. Ce procédé permet d’obtenir une image microscopique à
faible profondeur de champ qui ne soit pas noyée, comme c’est le cas en microscopie
classique, dans la lumière provenant des plans extra-focaux.

Figure 2.1 – Principe de fonctionnement d’un microscope confocal.

L’utilisation la plus fréquente des microscopes confocaux est en mode de
fluorescence. La fluorescence est une émission lumineuse provoquée par l’excitation
d’une molécule. Il existe deux types de fluorescence :

– la fluorescence primaire, ou autofluorescence, lorsqu’un objet émet de la
lumière fluorescente par lui-même. C’est le cas, par exemple, des feuilles de
ficus benjamina qui contiennent de la chlorophylle, molécule fluorescente pour
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une excitation à 488 nm ;
– la fluorescence secondaire, lorsqu’un objet doit être combiné à une substance

fluorescente (un fluorophore) pour devenir fluorescent.
Les plages de longueurs d’onde d’excitation et d’émission d’un matériau

fluorescent conditionnent la nature de la source laser et du miroir dichroïque à
utiliser dans un microscope confocal.

2.1.2 Endomicroscopie confocale laser fibrée

Il a récemment été proposé d’intercaler dans le système une ou plusieurs fibres
optiques afin d’obtenir un microscope confocal laser couplé à une sonde flexible. Ceci
permet de prendre des images confocales dans des endroits difficilement accessibles,
notamment à l’intérieur du corps humain. Deux technologies existent.

La première consiste à n’utiliser qu’une seule fibre optique pour acheminer le
rayon laser [Wang 2003, Polglase 2005, Ota 2005, Piyawattanametha 2009]. Ceci
nécessite un système distal de balayage du rayon laser. Cette approche fournit
des images de très bonne qualité, avec une excellente résolution. Cependant,
certaines caractéristiques de ces systèmes rendent difficile l’utilisation clinique :
temps d’acquistion lent, miniaturisation et stérilisation du mécanisme de scan distal
difficiles [De Palma 2009, Flusberg 2005].

Il est également envisageable d’intercaler entre l’objectif et le tissu non pas
une seule fibre, mais un faisceau de fibres optiques [Gmitro 1993, Liang 2001,
Goualher 2004, Wallace 2009]. Le scan du rayon laser est effectué dans la partie
proximale de l’instrument : chaque fibre du faisceau représente un pixel de l’image
(voir figure 2.2). Comme l’émission de fluorescence est un phénomène très rapide
(de l’ordre de la nanoseconde), les miroirs n’ont pas le temps de se déplacer entre
l’aller et le retour du rayon lumineux. Ainsi, la lumière effectue le même chemin
en retour en se réfléchissant sur les deux miroirs, et est acheminée grâce au miroir
dichroïque sur le photodétecteur. La distance entre fibres optiques dans le faisceau
détermine la résolution [Flusberg 2005]. On peut cependant l’augmenter en fixant un
système de micro-lentilles en extrémité de sonde afin de procurer un grossissement
optique, au prix d’une image plus petite [Rouse 2004, Adams 2011]. Puisque le
système de scan est proximal, il n’est pas nécessaire de le miniaturiser. Ainsi, la
taille réduite de la sonde a permis d’utiliser ce système dans de nombreuses études
cliniques, en l’insérant dans le canal opérateur d’un endoscope [Kiesslich 2006,
Wallace 2009, Becker 2007, Sharma 2011] ou dans un instrument dédié [Rouse 2004,
Tanbakuchi 2009, Wu 2012]. On parle, en anglais, de probe-based Confocal Laser
Endomicroscopy (pCLE).

Dans ce travail, nous utilisons le Cellvizio, qui est un système pCLE conçu et
commercialisé par la société Mauna Kea Technologies (Paris, France). Il s’agit d’un
système d’endomicroscopie confocale laser à balayage proximal. Il est constitué de
trois éléments :

– un appareil électronique appelé LSU, pour Laser Scanning Unit
– la sonde d’imagerie
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Figure 2.2 – Schéma de fonctionnement d’un endomicroscope confocal laser fibré.
Source [Vercauteren 2008a]

– un ordinateur

Le LSU effectue le scan laser, l’acquisition et la mise en forme du signal. La sonde
d’imagerie se branche sur celui-ci à l’aide d’un connecteur dédié. Elle se présente
sous la forme d’un câble contenant le faisceau de fibres (30 000 fibres, diamètre
extérieur 1.4 mm, longueur 2 à 3 m) et d’une tête optique (diamètre extérieur
2.6 mm, longueur 12 mm) contenant les micro-lentilles nécessaires à la focalisation
des rayons laser et au grossissement de l’image (voir Fig. 2.3). L’ordinateur permet
de contrôler le LSU afin de lancer et arrêter les acquisitions, ainsi que de visualiser
les images acquises.

Figure 2.3 – Vue de l’extrémité d’une sonde d’endomiscroscopie confocale UHD
Gastroflex de Mauna Kea Technologies
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2.2 Algorithmes de mosaicing

Les images obtenues avec un système Cellvizio ont une résolution de 1.4 µm,
un champ de vision de 200x240 µm et sont acquises à une fréquence de 12 images
par seconde. Si la résolution est suffisante pour le diagnostic clinique, il n’en est
pas de même pour la taille du champ de vision [Becker 2007, Vercauteren 2008a,
Loewke 2009, Abbaci 2010].

Comme on l’a indiqué dans la partie 2.1.2, il est impossible d’obtenir un champ
de vision plus large en gardant la même résolution sans augmenter la taille de
la sonde et du faisceau de fibres. Afin d’élargir malgré tout le champ de vision
sans diminuer la résolution des images, une approche utilisant des algorithmes
de mosaicing a été proposée [Capel 2001, Vercauteren 2006, Loewke 2007]. En
déplaçant la sonde le long de la surface dont on veut obtenir une image, on acquiert
plusieurs images que l’on recale entre elles afin de reconstruire une image grand
champ. Cette technique peut de surcroît être combinée avec une méthode de super-
résolution [Capel 1998, Vercauteren 2008a] afin d’obtenir une mosaïque finale qui
présente une meilleure résolution que chacune des images prises individuellement. On
obtient in fine une mosaïque avec une résolution et un champ de vision satisfaisants
du point de vue de l’analyse clinique. Des études cliniques réalisées en chirurgie
ORL ont montré que des mosaïques d’images endomicroscopiques de quelques
millimètres carrés permettent de poser un diagnostic plus précis que les images
endomicroscopiques simples [Abbaci 2010]. Dans ce travail, on vise à réaliser des
mosaïques de 2 à 3 millimètres carrés.

La génération de mosaïques est un problème qui a été largement étudié
dans la littérature, pour des modalités d’imagerie très diverses [Capel 2001,
Can 2002, Seshamani 2006, Vercauteren 2006, Loewke 2007, Hsu 2008,
Seshamani 2009, Loewke 2011]. Nous décrivons dans cette partie les travaux
de Tom Vercauteren portant sur la réalisation de mosaïques d’images
endomicroscopiques [Vercauteren 2006, Vercauteren 2008b], qui sont utilisés
dans la suite.

2.2.1 Principe général

Nous nous intéressons ici à la construction de mosaïques s’appuyant uniquement
sur l’imagerie. Le problème consiste à estimer la position d’une image Ik par rapport
à une image de référence donnée (souvent I0, la première image de l’acquisition). Ce
calcul s’effectue en deux étapes, comme illustré dans la figure 2.4. Dans un premier
temps, une estimation rapide de la position de chaque image dans la mosaïque
est produite en calculant la translation entre images successives (en bleu sur la
figure 2.4). La rotation entre images successives est supposée nulle ce qui permet de
rendre le calcul plus rapide. Ainsi, si l’on note ζ(Ik, Ik−1) la translation entre l’image
Ik et l’image précédente Ik−1, on peut écrire pour chaque image de la mosaïque :
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Figure 2.4 – Principe général de l’algorithme de mosaicing sur une trajectoire
circulaire. a : recalage temps-réel par paires successives ; b : recalage des images
proches spatialement mais non temporellement ; c : recalage optimisé.

ζ̂(I0, In) =
n∑

k=1

ζ̂(Ik, Ik−1) (2.1)

où ζ̂(I0, In) représente l’estimation de ζ(I0, In). Ce calcul rapide repose sur une
somme de recalages successifs. L’erreur inhérente à chaque opération de recalage est
sommée et l’estimation ζ̂(I0, In) présente ainsi une erreur cumulée d’autant plus
grande que n est grand. Afin de minimiser cette erreur, on procède à un second
calcul. En utilisant la première estimation de position des images, on peut trouver
des images proches spatialement mais non temporellement. Un recalage direct entre
ces images permet d’éliminer l’erreur cumulative découlant de l’équation 2.1 (voir
figure 2.4b et 2.4c).

Enfin, on reconstruit une image permettant d’afficher la mosaïque. Cette
reconstruction peut être faite à partir de l’estimation temps-réel ou de l’estimation
hors ligne optimisée. La mosaïque temps-réel est produite rapidement mais est
inexacte. L’image reconstruite peut être floue par endroits ou présenter certaines
structures moléculaires en venant de deux images mal recalées en double. La
mosaïque optimisée élimine ces défauts, mais son calcul est beaucoup plus long.

2.2.2 Effet de la vitesse sur les images endomicroscopiques

Pour produire une mosaïque d’images endomicroscopiques, il est nécessaire de
déplacer la sonde d’imagerie au contact du tissu afin de générer une suite d’images
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que l’on recale entre elles. Ce recalage nécessite le calcul d’un déplacement ζ̂ entre
deux images données.

Cependant, le déplacement de la sonde au contact du tissu entraîne une
distorsion des images [Savoire 2004, Vercauteren 2008a]. En effet, comme expliqué en
partie 2.1.2, le rayon laser parcourt chacune des fibres du faisceau afin de reconstruire
une image en 2 dimensions (voir figure 2.2). Il en résulte un délai d’acquisition entre
les différents pixels de l’image. En pratique, un délai de 85 ms est observé entre le
premier et le dernier pixel de l’image. Lorsqu’on acquiert une image pendant que la
sonde est en mouvement, on observe un effet de déformation de l’image dépendant
de la vitesse de balayage de la sonde Vp/a (voir figure 2.5).

Figure 2.5 – Effet de la vitesse à l’image V sur le recalage entre images successives.
a : images Ik−1 et Ik après acquisition ; b : images Ik−1 et Ik après compensation de
la déformation due à la vitesse V ; c : recalage ζ entre les images non compensées ;
d : recalage ζc entre les images compensées. On observe que ζc est différent de ζ.

Il convient d’estimer de manière la plus précise possible cette déformation pour
pouvoir compenser son effet sur l’estimation de Vp/a.

Notons v la vitesse estimée entre deux images déformées, calculée à partir du
recalage ζ entre les deux images brutes (voir figure 2.5c). On peut écrire (voir sections
5.5.2 et 5.5.3 de [Vercauteren 2008a]) :

vc

V scan
y

= Mv

(
vc

V scan
y

)
.

v

V scan
y

(2.2)

Où V scan
y est la vitesse de balayage vertical des miroirs du Cellvizio, vc est la

vitesse compensée et Mv une matrice dont les composantes valent, pour un vecteur
u = (ux, uy) :
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Mv(u) =

(
1 ux
0 1 + uy

)
(2.3)

Notons Vc = vc
V scan
y

et V = v

V scan
y

les vitesses normalisées respectivement
compensée et non compensée. L’équation 2.2 peut alors s’écrire :

Vc = Mv(Vc).V (2.4)

Mv(Vc) =

(
1 Vc|x
0 1 +Vc|y

)
(2.5)

En inversant ce système, on obtient :

Vc =
V

1−V|y
(2.6)

Ce calcul ne fait pas apparaître la vitesse V|x car les déformations
parallélépipédiques en jeu n’ont pas d’influence sur les distances. Ce dernier point
est seulement valable dans le cas où la vitesse de la sonde varie peu entre les deux
images. Ainsi le calcul est sensible aux accélérations, qui peuvent induire des erreurs
d’estimation.

2.2.3 Recalage rapide par paires successives

Comme cela est exprimé dans l’équation 2.1, l’estimation rapide de position d’une
image dans la mosaïque est une somme de recalages entre images successives. Ainsi,
ce calcul se fonde sur l’estimation de translation entre deux images consécutives.

Effectuer ce calcul permet par exemple d’afficher en temps-réel une
reconstruction de la mosaïque, certes inexacte mais permettant au médecin une
première estimation de la qualité de la mosaïque optimisée qui sera produite
ensuite [Vercauteren 2008b]. Nous prenons pour hypothèse que le mouvement entre
deux images est une translation pure, ce qui permet de réduire significativement le
temps de calcul. De plus, la nature de l’acquisition des images imposant un balayage
des fibres optiques par le rayon laser (voir section 2.1.2), les mouvements de rotation
de la sonde doivent être évités au maximum car ils entraînent une déformation non
uniforme de l’image qu’il est difficile de corriger.

La méthode utilisée consiste à calculer la corrélation croisée normalisée
(voir [Lewis 1995]) entre deux images consécutives Ik, Ik+1. Le coefficient de
corrélation est calculé pour chaque translation possible T d’un vecteur ζ (en pixels) :

Sim (Ik, Ik+1 ◦ T (ζ)) =∑
j(Ik(j)− Īk)(Ik+1(j + ζ)− Īk+1)√∑

j(Ik(j)− Īk)2 +
∑

j(Ik+1(j + ζ)− Īk+1)2
(2.7)
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où Īx est la moyenne des valeurs de pixels dans l’image Ix, Ix(.) est la valeur du
pixel (.) dans l’image Ix et j est un indice de pixel. Le calcul est effectué en une
seule passe via une transformée de Fourier, ce qui résulte en un calcul très rapide
de la carte des coefficients en fonction des translations. La translation optimale est
alors obtenue en extrayant le maximum :

ζ̂(Ik, Ik+1) = argmax
ζ

(Sim (Ik, Ik+1 ◦ T (ζ))) (2.8)

L’utilisation de la corrélation croisée normalisée est avantageuse, car elle donne
des résultats globalement optimaux avec un temps de calcul faible et fixe, ce
qui en fait un bon candidat pour une implémentation temps-réel. Cependant, cet
algorithme est optimal uniquement pour le recalage d’une fenêtre donnée dans
une image plus grande. Ce ne sera pas le cas ici puisque l’on cherche à recaler
deux images de même taille décalées l’une par rapport à l’autre. En pratique, cela
entraîne des effets de bords et une asymétrie dans les résultats : ζ̂(Ik, Ik+1) 6=
−ζ̂(Ik+1, Ik). Comme proposé dans [Vercauteren 2008b], nous utilisons une moyenne
de l’estimation de translation de Ik vers Ik+1 et de l’estimation de translation de
Ik+1 vers Ik :

ζ̂s(Ik, Ik+1) =
ζ̂(Ik, Ik+1)− ζ̂(Ik+1, Ik)

2
. (2.9)

Le calibrage de la sonde réalisé en usine permet de connaître le facteur g liant
l’information métrique aux pixels de l’image. Par ailleurs, puisqu’on connait le temps
d’acquisition d’une image Tacq, on peut estimer la vitesse V̂p/a compensée (métrique)
entre la sonde p et le tissu anatomique a grâce à l’équation 2.6 :

V̂p/a =
1

1− gζ̂sy
TacqV scan

y

g

Tacq

ζ̂s (2.10)

Finalement, on peut estimer la position de l’image k dans la mosaïque
relativement à l’image 0 :

X̂p/a(k) = X̂p/a(0) +
k∑

1

V̂p/a(k)Tacq (2.11)

2.2.4 Optimisation hors ligne

Le calcul présenté dans la partie 2.2.3 permet une première estimation de la
position X̂p/a(k) de l’image Ik par rapport à l’image I0 de départ qui constitue
la référence. Ce calcul est suffisamment rapide pour être effectué en temps-
réel, mais présente cependant plusieurs inconvénients. D’une part, l’hypothèse de
translation pure omettant les rotations, même petites, entre images, induit des
erreurs d’estimation. D’autre part, ces erreurs sont cumulées du fait que l’estimation
de la position repose sur la somme des translations estimées depuis le début de
l’acquisition.
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Pour pallier ce problème, il a été proposé [Vercauteren 2008a, Loewke 2011] de
tirer parti du fait que des images proches spatialement mais non temporellement
peuvent se recouper. En utilisant l’estimation de trajectoire X̂p/a(k) effectuée
précédemment, et en connaissant le champ de vision en µm des images, il est
possible de trouver les images proches spatialement mais non temporellement. En
effectuant un recalage direct entre ces deux images, l’erreur de recalage ne sera plus
la somme des erreurs cumulées sur le trajet de l’une à l’autre, mais simplement
l’erreur intrinsèque à l’opération de recalage. Cette erreur ne dépend donc plus de
la longueur du chemin séparant les deux images.

Ce calcul a fait l’objet de la thèse de Tom Vercauteren [Vercauteren 2006,
Vercauteren 2008a], il ne sera pas discuté ici car il n’a pas d’influence sur notre
travail. On notera X̂opt

p/a(k) la trajectoire optimisée dans la suite de ce travail.

2.2.5 Reconstruction de l’image mosaïque

Un fois estimée la position de chaque image relativement à l’image de départ,
il est possible de reconstituer une image grand champ M. Cette reconstruction est
effectuée à des fins d’affichage, et peut donc être réalisée en utilisant X̂p/a(k) ou
X̂opt

p/a(k). On utilisera ici X̂p/a(k) pour faciliter la lisibilité des figures et équations.

Figure 2.6 – Constitution du nuage de points à partir des informations de chaque
image. a : position du pixel j dans l’image Ik ; b : Positionnement du pixel j dans le
nuage de points grâce à l’utilisation de X̂p/a(k).

La première étape consiste à réunir les pixels provenant des différentes images
dans un même repère (voir figure 2.6). On obtient alors un nuage de points :

{(jml , Jm
l )}={(j + X̂p/a(k), Ik(j))|j ∈ Ik, k ∈ [1;n]}. (2.12)

où chaque pixel j de position j dans l’image Ik a pour position dans le nuage
de points le vecteur j + X̂p/a(k) de coordonnées (l,m) et pour intensité Jm

l sa
valeur Ik(j) dans son image d’origine. Les valeurs de chaque pixel j M(j) peuvent
alors être reconstruites en effectuant une moyenne pondérée des différents points
d’échantillonnage :
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M(j) =

∑
l J

m
l .G(jml − j)∑
l G(jml − j)

, (2.13)

où G(.) est une fonction gaussienne isotrope centrée sur 0. Son écart-type contrôle
le lissage effectué lors de la reconstruction. Il est ici fixé à 1 pixel.

La figure 2.7 présente à gauche une image de mosaïque calculée à partir du
recalage temps-réel, et à droite une mosaïque calculée à partir du recalage optimisé.
On voit l’influence des erreurs cumulées dans la mosaïque de gauche : certaines
structures du wafer de silicium sont floues et/ou dédoublées dans la mosaïque temps-
réel. Dans la mosaïque optimisée, le recalage plus fin permet de mieux aligner les
structures provenant d’images différentes. La mosaïque reconstituée est ainsi plus
nette.

Figure 2.7 – Mosaïques calculées à partir d’images endomicroscopiques en
réflectance sur un wafer de silicium. A gauche, les positions des images
calculées en temps-réel sont utilisées. A droite, on utilise les positions optimisées.
D’après [Vercauteren 2008a].

2.3 Construction robotisée de mosaïques d’images

L’approche présentée précédemment consiste à considérer le mouvement dans
l’image comme a priori inconnu et à l’estimer en utilisant un algorithme de
traitement d’images. Le résultat dépend de la qualité du calcul temps-réel, puisque
celui-ci est utilisé comme base pour l’optimisation hors ligne. Il dépend également
du mouvement effectué par la sonde sur le tissu, notamment par sa sensibilité aux
vitesses et accélérations. Il a été proposé dans la littérature d’utiliser des robots pour
aider à la production de mosaïques. Loewke et al. ont utilisé dans [Loewke 2007]
un robot comme capteur de position de la caméra afin de pouvoir calculer en
temps-réel une mosaïque optimisée. Dans le contexte de la chirurgie rétinale, il a
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également été proposé d’utiliser un robot (le Steady-Hand de JHU), non pas comme
enregistreur mais cette fois-ci comme générateur de mouvements [Seshamani 2006].
Dans ces deux cas, la connaissance du mouvement précis réalisé par la caméra permet
d’ajouter une information au système d’optimisation pour rendre plus robuste ou
accélérer le calcul de la mosaïque.

Dans le contexte de la pCLE, la robotique a été utilisée pour la stabilisation
des images endomicroscopiques grâce à une boucle de retour d’effort [Noonan 2010,
Latt 2011, Latt 2012]. Cependant, la question de la génération des mouvements
de la sonde endomicroscopique n’a à notre connaissance pas été abordée dans la
littérature. Pourtant, un bon contrôle de la trajectoire du dispositif d’imagerie est
d’un triple intérêt. Tout d’abord, il permet de s’assurer que la mosaïque obtenue
sera compacte du point de vue topologique, c’est à dire sans trou. Ceci est essentiel
puisqu’il a été montré dans [Abbaci 2010] que les variations de formes et de
dimensions des mosaïques générées manuellement entraînent un grand inconfort de
lecture pour les cliniciens, ce qui peut conduire à un mauvais diagnostic. Ensuite, il
est important de bien contrôler la vitesse d’avance de la sonde puisque la qualité des
images et des mosaïques endomicroscopiques dépend de la vitesse et des accélérations
de la sonde. Enfin, la connaissance de la trajectoire parcourue par le robot peut être
utilisée pour aider à trouver les paires d’images proches spatialement lors de la phase
d’optimisation de l’algorithme de mosaicing.

Nous proposons ici d’utiliser un robot comme générateur de mouvements afin
d’aider à la production de mosaïques. Après avoir exposé les caractéristiques
générales des balayages à réaliser et les dispositifs expérimentaux, nous présenterons
des résultats obtenus d’abord sur mire puis sur tissu anatomique.

2.3.1 Balayage d’une sonde endomicroscopique

La nature du balayage réalisé par la sonde d’imagerie au contact du tissu étant
susceptible d’influencer le résultat, il est nécessaire de caractériser le balayage de
façon précise.

Vitesse de balayage Le premier paramètre important est la vitesse de balayage.
Comme on l’a expliqué dans la partie 2.1.2, les systèmes pCLE utilisent un scan
proximal du rayon laser sur le faisceau de fibres afin de construire une image. Il en
résulte une relation entre le diamètre d’une image D et la vitesse de scan vertical
du Cellvizio : D = TacqV

scan
y . Si l’on prend pour simplifier une trajectoire balayée à

une vitesse constante V , on a une translation entre deux images successives ζ :

ζ = V Tacq = (1− α)D, (2.14)

avec α le taux de recouvrement entre deux images successives (voir fig. 2.8). On
obtient alors :

V =
(1− α)D

Tacq

= (1− α)V scan
y (2.15)
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Figure 2.8 – Exemple de trajectoire de balayage. Les images Cellvizio sont
représentées en gris clair. En gris foncé apparaît le recouvrement entre images, en
haut dans le cas d’un recouvrement entre images successives et en bas dans le cas
d’un recouvrement entre lignes de balayages.

Afin d’obtenir une bonne estimation de V̂p/a lors du calcul de recalage d’images
par corrélation croisée normalisée, il est souhaitable d’avoir un taux de recouvrement
de plus de 85 %. Puisque V scan

y est fixé en usine à 2, 24mm/s sur les systèmes
Cellvizio, on a une vitesse maximale V de la sonde de 0,33 mm/s. Il est possible,
localement, d’atteindre une vitesse de balayage supérieure. Cela ne peut se faire
qu’au prix d’une estimation temps-réel moins bonne, puisque les recalages d’images
auront été faits avec un recouvrement plus faible. L’optimisation de la mosaïque
dépendant de cette première estimation, il est important de ne pas dépasser cette
vitesse maximale pendant un temps trop long faute de quoi le calcul de la mosaïque
optimisée pourrait être altéré également.

Temps de balayage La vitesse de balayage de la sonde a une influence directe
sur le temps de balayage. Ainsi, si l’on prend une surface S à balayer, avec un
taux de recouvrement global (et non entre images successives, voir fig. 2.8) de β, on
parcourt une distance (en abscisse curviligne) l = S

D(1−β) . Le temps de parcours de
la trajectoire est alors T = l/V , soit :

T =
S

V D(1− β)
(2.16)

Encore une fois, le recouvrement β est imposé par les besoins du mosaicing,
ici plus précisément par la phase d’optimisation nécessitant un recouvrement entre
passages de la sonde. Sa valeur préconisée est entre 30 et 50 %. Le champ de vision
de la sonde est de 200x240 microns, on prendra ici la valeur minimale de 200 microns
pour D. A la vitesse maximale de 0,33 mm/s trouvée précédemment, le temps de
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balayage est de 64 secondes pour une mosaïque de 3mm2 avec 30 % de recouvrement.
Dans la suite, on retiendra le chiffre de 0,3 mm/s comme vitesse nominale pour le
balayage. Le temps de balayage est alors de 71 secondes.

Mosaicing et nombre d’images Un temps de balayage de mosaïque T implique
un nombre d’images égal à T

Tacq
. Pour une mosaïque de 3 mm2 parcourue à

0, 3 mm/s, on a environ 1000 images avec un recouvrement de 30 % et 1200 images
avec un recouvrement de 50 %.

Obtenir une mosaïque de meilleure qualité ne peut se faire qu’au détriment du
temps de balayage et donc avec un plus grand nombre d’images. Mais la première
phase de l’algorithme de mosaicing consistant en un recalage par paires d’images
consécutives (voir Sec. 2.2.3), l’erreur cumulée induite par la somme de ces recalages
(voir éq. 2.11) augmente avec le nombre de recalages effectués.

2.3.2 Dispositifs expérimentaux

La plateforme expérimentale de génération de balayages est présentée sur la
figure 2.9. Elle est constituée d’un système Cellvizio pour l’acquisition des images,
d’un robot de haute précision pour générer les mouvements de la sonde, et d’un
tissu.

Figure 2.9 – Plateforme expérimentale utilisant un robot Stäubli TX40 et le
système confocal Cellvizio.
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Système pCLE Le système utilisé est un dispositif Cellvizio (Mauna Kea
Technologies, Paris, France) dont on peut voir sur la figure 2.9 le faisceau de fibres
optiques (la tête optique est visible sur la figure 2.3, page 12). La sonde utilisée est
une sonde Gastroflex UHD, qui permet l’acquisition d’images de 200x240 µm avec
une résolution de 1.4 µm à 12 images par seconde. Le faisceau de fibres optiques
contient 30 000 fibres et a un diamètre de 1.4 mm. La tête optique permet la
focalisation du signal dans un plan de coupe situé à 40 µm de l’extrémité de la
sonde, soit à 40 µm sous la surface du tissu, puisque les images sont acquises au
contact.

Robot Stäubli TX40 La sonde est fixée, grâce à une pièce fabriquée en plastique
ABS par une technique de prototypage rapide, à un robot industriel haute précision :
le TX40 conçu et commercialisé par la société Stäubli (Faverges, France). Ce robot
à 6 degrés de liberté possède une précision de 20 µm dans le positionnement de son
organe terminal.

Les tissus sont placés sur une surface fixée à la base du robot, et
approximativement parallèle à son plan XY. Puisque les zones scannées sont de
quelques millimètres carrés, on considère le problème comme un problème plan dans
le plan horizontal XY (voir figure 2.9). Ainsi, les mouvements de l’extrémité de la
sonde sont générés à une hauteur constante z0. D’autre part, l’orientation de la sonde
est gardée constante au cours du temps. Finalement, les seules données à contrôler
– une fois la sonde placée dans le plan z = z0 – sont les coordonnées cartésiennes x
et y de l’organe terminal dans un plan horizontal.

2.3.3 Mosaïques réalisées sur une mire

Dans un premier temps, la précision de la mosaïque temps-réel et l’erreur
cumulative sont quantifiées. La différence avec la mosaïque optimisée est également
estimée. Des travaux dans ce sens ont déjà été effectués dans [Vercauteren 2008a,
Loewke 2009], avec cependant un nombre d’images par mosaïque significativement
plus faible (de l’ordre de 200 images). Dans la mesure où nous envisageons de réaliser
des mosaïques contenant 5 à 10 fois plus d’images, il convient de questionner la
viabilité des mesures temps-réel et optimisée à cette échelle.

Pour être en mesure d’évaluer les mosaïques obtenues, une mire est fabriquée
par impression laser d’une grille contenant 3 lignes par mm dans ses deux directions.
L’application d’un fluorophore sur le papier permet de rendre celui-ci fluorescent,
tandis que l’encre déposée sur le papier fait écran aux rayons lumineux. Les lignes
de la grille apparaissent donc sur les images endomicroscopiques. La figure 2.10
présente une photographie de la mire prise sous microscopie conventionnelle.

Afin de quantifier les erreurs cumulatives de l’algorithme de mosaicing temps-réel
ainsi que la précision du robot, l’expérience suivante est réalisée :

• le robot est amené au contact de la mire par pas de 100 µm vers le bas.
Lorsqu’une image endomicroscopique apparaît, le contact a été établi entre la
sonde et la mire ;
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Figure 2.10 – Photographies de la grille utilisée prise sous microscopie
conventionnelle. A gauche : photographie de la grille à l’échelle 1. A droite :
photographie zoomée. En bas de l’image, on voit les graduations d’une règle
millimétrée.

• le robot suit une trajectoire en cercle d’un millimètre de diamètre à une vitesse
constante de 0,3 mm/s ;

• les mosaïques temps-réel et optimisées sont calculées et comparées.

La figure 2.11 présente une mosaïque temps-réel superposée à une photographie
(réalisée en microscopie conventionnelle) de la partie de la grille sur laquelle elle a
été réalisée. Bien que la mosaïque ne soit pas parfaitement circulaire, on constate
que les lignes de la grille présentes dans la mosaïques se superposent parfaitement
– à l’échelle de l’image – à celles de la photographie.

Figure 2.11 – Mosaique temps-réel obtenue grâce à un mouvement circulaire
du robot sur la mire. A gauche : mosaïque seule. A droite : mosaïque temps-
réel superposée manuellement à la photographie de la grille prise sous microscopie
conventionnelle (voir figure 2.10)
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δ (µm) β (deg)
Moyenne 12,59 0,06

Ecart-type 4,14 0,05
Min 3,80 0
Max 19,4 0,17

Tableau 2.1 – Estimation de la dérive en translation (δ) et en rotation (β) due
aux erreurs cumulatives dans le mosaicing temps-réel, sur 10 trajectoires circulaires
d’un millimètre de rayon.

Pour aller plus loin, il est possible de quantifier la dérive à l’échelle microscopique,
en utilisant la mosaïque optimisée. En effet, puisque le mouvement réalisé par le
robot est un cercle, la première et la dernière image se chevauchent. Ainsi, un
recalage direct de l’image I1 par rapport à l’image In permet d’évaluer la dérive de
la mesure temps-réel :





δ =
∥∥∥X̂direct − X̂p/a(n)

∥∥∥
β =

∣∣α̂direct − α̂p/a(n)
∣∣ =

∣∣α̂direct
∣∣

(2.17)

Dans cette équation, X̂direct est l’estimation directe de translation entre I1 et In,
X̂p/a(n) est l’estimation temps-réel de la position de l’image n, αdirect est l’estimation
de rotation entre I1 et In, et α̂p/a(n) l’estimation de rotation en temps-réel. Les
estimations directes sont obtenues par une optimisation aux moindres carrés entre
les pixels des images considérées pour toutes les translations et rotations possibles,
avec une initialisation à la valeur de la corrélation croisée normalisée (voir éq. 2.7).
Notons que α̂p/a(n) est égal à 0 car le mosaicing temps-réel ne prend pas en compte
les rotations. In fine, la distance δ est une estimation de la dérive en translation due
à l’intégration dans l’équation 2.1, et l’angle β est utilisé ici pour vérifier a posteriori

la validité de l’hypothèse de simple translation.
Le tableau 2.1 présente les résultats obtenus sur 10 trajectoires circulaires

réalisées avec le robot TX40 sur la mire. La dérive en rotation est très faible (βmax =
0,17 deg), ce qui confirme l’hypothèse de départ de translation pure, dans ce cadre
particulier où le robot est commandé pour ne pas induire de rotation et où l’objet
imagé est rigide. Par ailleurs, la dérive en position moyenne représente environ 6
pourcent de la taille d’une image (δ̄ = 12,59 µm et δmax = 19,4 µm).

La figure 2.12 présente deux mosaïques réalisées en suivant un balayage ligne par
ligne (dénommé balayage XY par la suite) de 3 mm2 à une vitesse de 0,3 mm/s, soit
environ 1000 images. On observe de nouveau que la mosaïque temps-réel présente
une forme correcte, mais certaines zones sont rendues floues par la combinaison de
la dérive d’intégration et de la moyenne pondérée réalisée pour afficher l’image.
La mosaïque optimisée, elle, présente une forme globalement similaire, mais les
petites imprécisions ont été corrigées. La figure 2.13 présente cette même mosaïque
optimisée superposée manuellement à la grille de la mire. Les lignes horizontales et
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Figure 2.12 – Mosaïques de 1000 images obtenues en suivant un balayage ligne par
ligne sur la mire. A gauche, la mosaïque temps-réel. A droite, la mosaïque optimisée.
Pour chaque mosaïque, une zone a été agrandie (en bas) pour montrer le gain de
performance obtenu en optimisant la mosaïque.

verticales de la grille sont bien reconstruites et correctement superposées.

2.3.4 Mosaïques réalisées sur tissu

On réalise maintenant les mêmes expériences que précédemment, mais en
utilisant un tissu anatomique. Pour les expériences ex vivo présentées dans ce
manuscrit, on utilisera principalement du muscle (blanc de poulet) et du foie (foie
de boeuf). La procédure employée est la suivante : un morceau de tissu est coupé et
imbibé d’Acriflavine, un fluorophore permettant de marquer les noyaux cellulaires
avec un pic de fluorescence vers 460 nm compatible avec la fréquence d’excitation
du Cellvizio de 488 nm. Le robot est comme précédemment descendu vers le tissu
par pas successifs de 100 µm. Lorsqu’une image apparaît sur l’écran du Cellvizio,
le contact vient de s’établir. On effectue une dernière descente de 300 µm afin de
compenser un éventuel manque de planéité du tissu (le robot étant commandé à une
hauteur fixée, voir 2.3.2). Enfin, on effectue le balayage sur le tissu.

On voit sur la figure 2.14 la mosaïque résultant d’un balayage circulaire d’un
millimètre de diamètre. La géométrie de la mosaïque est très différente de celle
obtenue figure 2.11. Les images I1 et In ont un recouvrement trop faible pour
pouvoir calculer avec précision le recalage direct entre ces deux images, il n’est
donc pas possible de procéder à la phase d’optimisation de la mosaïque. Le cercle
jaune représente la trajectoire circulaire d’un millimètre de diamètre suivie par le
robot, donc par le centre de la tête optique. Une observation attentive des images
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Figure 2.13 – Mosaïque optimisée de la figure 2.12 superposée manuellement à la
grille imprimée.

individuelles permet de confirmer que les recalages temps-réel réalisés sont corrects.
Le phénomène observé est donc dû non pas à une erreur d’imagerie mais à la
déformation du tissu sous l’effet du déplacement de la sonde. Il sera étudié et
caractérisé en détail dans le chapitre suivant.

2.4 Conclusion

Après une présentation de la technique d’acquisition d’images utilisée (qui
rappelons-le est celle présentée dans [Goualher 2004, Vercauteren 2008a] et
implémentée par Mauna Kea Technologies sur le Cellvizio) et des moyens de
recalages d’image existants, il a été établi que ceux-ci sont assez précis au regard de
l’application visée. Cependant, la réalisation de mosaïques d’images est un problème
qui n’a souvent été abordé que du point de vue de l’imagerie. Dans ce chapitre, il
a été proposé un environnement expérimental complet permettant de réaliser des
mosaïques d’images endomicroscopiques avec une aide robotique. Celle-ci permet de
mieux contrôler la trajectoire de balayage de la sonde nécessaire à la réalisation de
la mosaïque. Des mosaïques réalisées sur une mire ont permis de vérifier la précision
du robot et la fiabilité du recalage d’images temps-réel.

Cependant, un contrôle précis de la trajectoire de balayage de la sonde n’est pas
suffisant, car les tissus anatomiques se déforment sous la pression de la sonde. Il
semble donc difficile, même avec un générateur de trajectoire précis, de réaliser des
mosaïques satisfaisantes. Les mosaïques réalisées de cette manière seront altérées
par l’effet des déformations du tissu. En particulier, on n’est pas capable d’assurer
le recouvrement des images (voir figure 2.14), condition sine qua non pour le calcul
d’une mosaïque optimisée.
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Figure 2.14 – Mosaique temps-réel obtenue grâce à un balayage circulaire de la
sonde au contact de fibres musculaires (blanc de poulet). Le cercle jaune représente
la trajectoire suivie par la sonde relativement à la base du robot.

La déformation des tissus est donc un phénomène important à étudier dans la
perspective de réalisation de balayages au contact. Il fait l’objet du chapitre suivant.
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Nous avons montré au chapitre précédent que le contact de la sonde avec un
tissu mou peut engendrer des déformations importantes comparées à la taille des
images. Ceci est susceptible de mettre en péril la bonne réalisation des mosaïques,
il est donc important de compenser ces déformations lors de la réalisation d’une
mosaïque.

De multiples solutions peuvent être mises en œuvre. Une modification des
conditions de contact sonde/tissu pourrait influencer la réponse du tissu, mais cette
approche nécessite de mesurer et/ou de contrôler les efforts d’interaction sonde/tissu.
Ceci semble difficile dans un cadre minimalement invasif. En effet, il faudrait pour
cela intégrer des capteurs d’efforts et des actionneurs axiaux à l’extrémité distale.

Une autre solution consiste à jouer sur le mouvement de balayage. Par
exemple, on peut tenter de mettre en évidence une dépendance des déformations
à la dynamique du mouvement, et ainsi en tirer parti pour s’affranchir de ces
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déformations. Une modification de la trajectoire de parcours afin d’éliminer les
déformations du tissu est également envisageable. Cette dernière solution paraît
la plus simple à mettre en œuvre, notamment parce que les microactionneurs
embarqués dans les instruments minimalement invasifs ont souvent une bande
passante limitée.

Pour toutes les solutions proposées ici, il est nécessaire de caractériser les
déformations des tissus mous au contact de la sonde en mouvement afin d’établir
une stratégie de compensation. Bien que le problème de la modélisation des tissus
mous soit bien étudié dans la littérature [Famaey 2008], la plupart des travaux
réalisés portent sur le comportement du tissu en traction-compression [Tay 2006,
Misra 2008, Gao 2010] ou encore lors de l’insertion d’une aiguille [Okamura 2004].
Ces travaux font par exemple usage de modélisation par éléments finis [Liu 2011b,
Moerman 2009] ou par modèle viscoélastique [Dagon 2008, Qiao 2009, Liu 2011a].
Ces études permettent de prédire, pour certaines avec une grande précision,
l’interaction entre un objet rigide et un tissu mou, mais aucune ne s’intéresse à
la déformation du tissu sous l’effet de forces tangentielles de friction.

De nombreux modèles de friction existent [Canudas de Wit 1995, Dupont 2002,
Astrom 2008, Hayward 2009], certains prenant en compte les déformations d’un
tissu mou dans le modèle [Asadian 2012]. Cependant, l’utilisation de tels modèles
nécessite soit la connaissance précise des paramètres de friction et d’élasticité du
tissu, soit la mesure des efforts d’interaction. Dans un contexte minimalement
invasif, les paramètres mécaniques du tissu sont difficilement accessibles et très
variables selon les organes et les sujets. Dans [Latt 2011, Latt 2012] un capteur
proximal intégré dans un instrument minimalement invasif permet de mesurer
les efforts axiaux de compression du tissu, mais les efforts tangentiels de friction
sont inaccessibles. Des capteurs miniaturisés utilisant des systèmes à fibres
optiques [Peirs 2004, Dennison 2008] permettent de mesurer ces efforts, cependant
leur intégration dans un instrument afin de mesurer les efforts d’interaction sonde-
tissu semble difficile.

Dans ce chapitre, nous proposons une première modélisation de la déformation
transversale du tissu lors du glissement de la sonde au contact. Ce modèle n’a pas
pour but de déterminer avec précision les efforts et la dynamique d’interaction,
mais de comprendre les phénomènes observés au chapitre précédent afin de pouvoir
compenser les déformations du tissu de manière efficace. Elle se fonde sur certains
travaux étudiant le glissement d’un doigt sur une surface rigide [Tada 2006, Ho 2011,
Terekhov 2011]. L’analogie entre les deux problèmes permet de mieux comprendre
les phénomènes intervenant au cours du glissement de la sonde d’endomicroscopie
sur un tissu mou.

Dans un premier temps, un modèle phénoménologique des déformations
est proposé (partie 3.1). Ce modèle est établi sur la seule base des images
endomicroscopiques, c’est-à-dire sans utiliser de capteur d’efforts et sans connaître
ni estimer les paramètres de friction du tissu. Une première validation pour
des trajectoires à une seule dimension est effectuée (partie 3.2). Ceci permet de
mettre en évidence l’existence d’une distance de chargement d. On peut ainsi
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établir une procédure simple permettant de compenser une large part de la
déformation du tissu grâce à une calibration de d et la planification d’une trajectoire
optimisée (partie 3.2.3). La validation pour des trajectoires à deux dimensions
est plus complexe, et nécessite notamment d’introduire un modèle anisotrope des
déformations (partie 3.3.2). Enfin, le cas particulier de la trajectoire en spirale est
étudié (partie 3.3.3).

3.1 Modèle phénoménologique des déformations

3.1.1 Formalisme et hypothèses

Rappelons que les mouvements de la sonde sont effectués dans un plan horizontal
(0, x, y) et réduits à des translations. Comme précédemment, la notation V
désigne un vecteur vitesse et X un vecteur position. Lorsqu’on travaille en deux
dimensions, on note |x (respectivement |y) la projection d’un vecteur selon l’axe x
(respectivement l’axe y). Par exemple, Vp/0|x représente la projection sur l’axe x du
vecteur vitesse de la sonde (p) par rapport au bâti fixe (0). Lorsqu’on travaille en
une seule dimension, on utilise indistinctement la notation V pour désigner la norme
du vecteur V ou sa projection selon l’axe de parcours du mouvement, puisque ces
quantités sont identiques. En deux dimensions, la norme de V est notée ‖V‖.

Figure 3.1 – Définition des solides p, a et 0 et modélisation de la déformation
élastique du tissu.

En reprenant les notations du chapitre précédent, on définit les 3 solides p

(sonde), a (tissu anatomique) et 0 (bâti fixe) (voir figure 3.1). On considère pour
notre modèle que les déformations du tissu sont purement élastiques. Ainsi a est
un solide rigide, les déformations du tissu étant modélisées par des ressorts situés
entre a et 0. Dans un premier temps, le tissu est considéré comme localement plat,
homogène et isotrope. Ces hypothèses sont utilisées pour établir le modèle et seront
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discutées au cours du chapitre. On pose la raideur des ressorts égale à k/2. Notons
également que les ressorts sont liés au bâti 0 par une liaison glissière sans frottement
afin de découpler les déformations de ceux-ci dans les deux directions x et y définies
par les vecteurs élémentaires ux et uy.

3.1.2 Explication qualitative des déformations

Considérons dans un premier temps le problème des déformations des tissus
dans une seule dimension. Ce problème est analogue à la déformation de l’extrémité
souple d’un doigt glissant en ligne droite sur une surface rigide, comme étudié
dans [Tada 2006, Ho 2011, Terekhov 2011].

Dans ces études, il est montré que la partie déformable de l’extrémité du doigt
subit deux phases différentes : chargement et glissement. Lors de la phase de
chargement, les parties centrales des surfaces en contact restent collées, et la force
exercée entre le doigt et la surface rigide est plus faible que la friction statique. Ainsi,
malgré un mouvement général du doigt relativement à une base fixe, la partie souple
de l’extrémité du doigt se déforme et les surfaces en contact restent localement
collées. Le glissement se propage depuis les parties extérieures de la surface de
contact jusqu’au centre (voir [Tada 2006], figures 4 et 7 notamment). Lorsque la
partie centrale glisse, on entre dans la phase de glissement.

La situation est similaire lorsqu’une sonde rigide est déplacée au contact d’un
tissu mou (voir la figure 3.2). En situation initiale (fig. 3.2a) la sonde est simplement
au contact du tissu. Une structure cellulaire CS est visible dans le champ de vision
de la sonde. Lorsqu’on déplace la sonde le long du tissu (fig. 3.2b), on rentre dans
la phase de chargement : le tissu se déplace localement avec la sonde puisqu’il y est
« collé ». La structure cellulaire CS se trouve donc toujours dans le champ de vision
de la sonde. A la situation de chargement limite (fig. 3.2c), on a déplacé la structure
cellulaire d’une distance xL, distance à laquelle elle reste une fois que le glissement
se produit (fig. 3.2d).

3.1.3 Modèles de friction

Il existe de nombreux modèles de frottement [Karnopp 1985,
Canudas de Wit 1995, Olsson 1998, Dupont 2002, Astrom 2008]. En général,
ceux-ci relient la vitesse relative de glissement à la force de frottement afin de rendre
compte de phénomènes tels que le frottement de Coulomb (force proportionnelle au
signe de la vitesse), le frottement statique (force minimale nécessaire au démarrage
du mouvement), le frottement visqueux (force proportionnelle à la vitesse) et l’effet
Stribeck (décroissance exponentielle entre le frottement statique et le frottement
visqueux à faible vitesse). Ceux-ci sont illustrés sur la figure 3.3.

Dans ce travail, on utilise le modèle le plus simple, à savoir le modèle de friction
de Coulomb. On étudie dans la suite de ce chapitre les résultats obtenus avec ce
modèle simplifié, tout en gardant à l’esprit qu’on peut obtenir des résultats plus fins
en utilisant un modèle de frottements plus complexe.
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Figure 3.2 – Déplacement d’une sonde au contact d’un tissu mou. a : situation
initiale ; b : phase de chargement ; c : chargement limite ; d : phase de glissement.

Figure 3.3 – Modèle classique de la force de frottement F en fonction de la vitesse
de glissement Ẋgliss

Le modèle de friction de Coulomb définit une force de frottement f0 (voir
figure 3.3) que l’on doit vaincre afin de pouvoir rentrer en glissement. En situation
d’adhérence, la vitesse de glissement Ẋgliss est nulle et la norme ‖F‖ de la force de
frottement entre la sonde et le tissu est inférieure à f0. Lorsque ‖F‖ devient égale
à f0 on entre en glissement. La norme ‖F‖ reste alors constante quelle que soit
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la valeur de Ẋgliss. On ne considère pas ici les effets d’inertie, on repasse donc en
situation d’adhérence dès que ‖F‖ < f0.

La direction du vecteur Ẋgliss est celle de la force de frottement F entre la sonde
et le tissu, soit 1

‖Ẋgliss‖
Ẋgliss =

1
‖F‖F. On peut finalement écrire le système suivant :

{
‖F‖ < f0 ⇒ adhérence, Ẋgliss = 0

‖F‖ = f0 ⇒ glissement, Ẋgliss =
‖Ẋgliss‖

f0
F

(3.1)

3.1.4 Établissement du modèle de déformation du tissu

Figure 3.4 – Déplacement de la sonde et déformation du tissu représentés
représentés en 1D. a : situation initiale au repos, O M et N sont confondus ; b :
en chargement, O est distinct de M et N qui sont confondus ; c : en glissement, O
M et N sont distincts.

Considérons la situation de la figure 3.4. On définit les points suivants :
– O est un point fixe par rapport au bâti 0, centre du repère ;
– M est un point fixe par rapport au solide a, de telle sorte qu’au repos (ressorts

à l’équilibre), O et M soient confondus (figure 3.4a) ;
– N est le point de contact entre le solide p et le solide a. Il est fixe par rapport

à p.
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On peut ainsi définir les grandeurs suivantes :




Xa/0 =
−−→
OM

Xp/0 =
−−→
ON

Xp/a =
−−→
MN

(3.2)

Comme illustré en 1D sur la figure 3.4 (b et c) ainsi qu’en 2D sur la figure 3.1,
le déplacement de la sonde p par rapport au bâti 0 induit une force de friction F au
point de contact. Par convention, on pose Xa/0 = ~0 lorsque F = ~0 (voir figure 3.4
et équation 3.2). Ainsi, la force exercée par les ressorts sur a s’écrit :

fr = −kXa/0 (3.3)

Puisque d’une part Xa/0 = Xp/0−Xp/a et que d’autre part on néglige ici les effets
d’inertie (les mouvements sont effectués à vitesse très réduite et évoluent lentement),
on peut écrire :

F = −fr = k(Xp/0 −Xp/a) (3.4)

L’injection de l’équation 3.4 dans le système d’équations 3.1 donne :

k‖(Xp/0 −Xp/a)‖ < f0 ⇒ ‖Vp/a‖ = 0

k‖(Xp/0 −Xp/a)‖ = f0 ⇒ Vp/a =
‖Vp/a‖

f0
k (Xp/0 −Xp/a)

Posons z = Xp/0−Xp/a. Cette variable est égale à Xa/0 et représente donc l’état
de chargement (ou déformation) du tissu. On peut réécrire les équations précédentes :

‖z‖ <
f0
k

⇒ ‖Vp/a‖ = 0 (3.5)

‖z‖ =
f0
k

⇒ Vp/a =
k‖Vp/a‖

f0
z (3.6)

On considère des balayages pour lesquels les conditions initiales sont les
suivantes : au départ du mouvement, le tissu n’est pas chargé et donc Xp/a = 0.
Par convention, on pose également Xp/0 = ~0 au départ du mouvement. Dans ces
conditions, f0

k représente la distance ‖Xp/0‖ à parcourir avant de rentrer en phase
de glissement. On nomme ce paramètre d, la « distance de chargement »du tissu.
On peut donc réécrire l’équation en glissement z = d

‖Vp/a‖Vp/a.

Par ailleurs, en phase de glissement la force ‖F‖ est constante et égale à
f0. D’après l’équation 3.4 ‖z‖ est donc constante et égale à d = f0

k . Ainsi, on
peut considérer O comme fixe par rapport au solide a et appliquer le théorème
d’équiprojectivité des vitesses sur le vecteur

−−→
OM = z. On obtient :

zTVp/0 = zTVp/a (3.7)
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où T est l’opérateur transposée. Or, d’après l’équation 3.6, z et Vp/a ont même
direction et même sens. Ainsi, le produit scalaire est égal au produit des normes et
on peut écrire :

zTVp/0 = zTVp/a = ‖z‖‖Vp/a‖ (3.8)

Puisque ‖z‖ = d, on obtient l’équation suivante en combinant (3.8) et (3.6) :

Vp/a =
1

d2
(zTVp/0)z

Ce qui peut encore s’écrire, car (zT Vp/0) est un scalaire :

Vp/a =
1

d2
zzTVp/0 (3.9)

Ou, en z :

ż = Vp/0 − Vp/a =

[
I − 1

d2
zzT

]
Vp/0, (3.10)

où I est la matrice identité. Cette équation différentielle régit le comportement
de z en fonction de Vp/0 lors des phases de glissement.

On obtient finalement le modèle suivant en utilisant le frottement de Coulomb :

{
‖z‖ < d ⇒ ‖Vp/a‖ = 0

‖z‖ = d ⇒ Vp/a = 1
d2

zzTVp/0

(3.11)

Ce modèle simple permet de prédire le comportement du tissu pour une vitesse
donnée Vp/0. Grâce à l’introduction de la distance de chargement d, on s’affranchit
de la nécessité de connaitre la force de contact entre la sonde et le tissu ou les
paramètres mécaniques de celui-ci. Sa résolution analytique dépend fortement des
équations d’évolution de Vp/0 qui sont imposées par le système robotique. Dans le
cas général, une simulation numérique peut être utilisée pour calculer la trajectoire
Xm

p/0 prédite par le modèle.

3.2 Validation expérimentale 1D

Dans cette partie, sauf indication contraire, tous les essais sont réalisés en une
seule dimension que l’on pose par convention comme étant la direction x. On note,
par exemple, Xp/a à la place de Xp/a|x pour ne pas surcharger les équations et
graphiques.

Afin de valider expérimentalement le modèle proposé précédemment, on procède
à divers balayages sur tissu, selon la procédure décrite dans la partie 2.3.4 (page 26).
Les trajectoires de balayage sont générées avec le robot TX40. Vp/a, Xp/a et z sont
estimées grâce au mosaicing temps-réel (voir partie 2.3.3).
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3.2.1 Comportement général du modèle

On s’intéresse ici à comparer la réponse réelle du tissu à celle prédite par le
modèle présenté ci-dessus, dans le cadre d’un balayage 1D. On réalise, sur foie de
bœuf, des aller-retours le long d’un segment de droite de 0,5 mm de longueur.

La figure 3.5 présente sur un même graphe la trajectoire Xm
p/a prédite par le

modèle pour la trajectoire Xp/0 considérée et la trajectoire Xp/a mesurée grâce au
mosaicing temps-réel. La valeur de d est estimée à 0,11 millimètres (plus de détails
sur l’estimation de d seront donnés dans la sous-partie suivante). On observe que la
trajectoire Xm

p/a du modèle prédit de manière satisfaisante l’amplitude de Xp/a. Le
comportement en phase de glissement établi (c’est à dire en régime permanent) est
également satisfaisant. Cependant, le chargement et déchargement du tissu (passage
de la phase d’adhérence à la phase de glissement complet) ne sont pas correctement
modélisés (cercles rouges sur la figure 3.5).

Figure 3.5 – Résultats du balayage de la sonde en aller-retours à la surface d’un
échantillon de foie de bœuf. En haut : évolution de Xp/0, Xp/a et Xm

p/a. En bas :
évolution de z et zm. Les cercles rouges représentent les deux premières phases de
déchargement/chargement.

Ce comportement incorrect en chargement/déchargement est dû à l’absence de
dynamique dans le modèle considéré : la vitesse passe instantanément de 0 en
phase d’adhérence à une valeur fixe en phase de glissement, sans accélération. Un
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meilleur comportement pourrait être observé en utilisant un modèle de frottement
plus complet, comme on l’a mentionné précédemment. Posons :

e = Xp/0 −Xp/a = z

em = Xm
p/a −Xp/a = z − zm

(3.12)

e représente la différence entre la trajectoire de la sonde relativement à une
base fixe et celle relativement au tissu. Elle représente donc l’erreur de trajectoire
sonde/tissu que l’on ferait si l’on ne prenait pas en compte la déformation des
tissus. em représente l’erreur entre la trajectoire sonde/tissu prédite par le modèle
et la trajectoire mesurée.

Sur les résultats de la figure 3.5, on obtient une erreur RMS pour e de 81 microns
et pour em de 27 microns, soit une réduction de 67% de l’erreur de trajectoire grâce
à la modélisation des déformations. En répétant cette expérience sur 5 trajectoires
différentes (3 sur foie de boeuf, 2 sur blanc de poulet), on obtient une réduction
moyenne de l’erreur RMS de 54,6%, avec un écart-type de 10,8%. Ceci montre que
le modèle proposé permet une estimation plus fiable de la trajectoire parcourue que
l’utilisation seule de la trajectoire du robot.

On peut ici conclure que même si le modèle est une approximation, notamment
lors des phases de déchargement, il permet cependant de prédire l’allure générale
de la trajectoire Xp/a. Ce modèle présente une grande simplicité puisqu’il n’utilise
qu’un seul paramètre : la distance de chargement d.

3.2.2 Distance de chargement

Procédure d’identification de d

La figure 3.6 présente le résultat d’une simulation pour une trajectoire constituée
d’allers-retours en ligne droite. La vitesse de la sonde Vp/0 est de 0,2 mm/s et la
distance de chargement d est de 0,3 mm. On observe sur le graphique de gauche
l’évolution de la position de la sonde, relativement à une base fixe (Xp/0, en
bleu) et au tissu (Xp/a, en vert). Lors d’un changement de sens, le tissu doit être
préalablement déchargé avant d’être chargé dans l’autre sens et de pouvoir ensuite
rentrer en phase de glissement. A droite, on voit l’évolution de z en fonction du
temps.

L’observation de l’évolution de z dans la figure 3.6 permet de définir une
procédure d’estimation de d. En effet, lors du chargement, la valeur absolue de
z augmente jusqu’à la valeur d. On passe alors en phase de glissement, et z est
constant. Ainsi, la réalisation d’un aller-retour en ligne droite et la mesure de z

permettent d’estimer d. La procédure complète consiste en quatre étapes :

• Se placer dans un état de contact où le tissu n’est pas préalablement chargé ;

• Effectuer un scan en aller-retour dans une direction donnée ;

• Estimer la variation de z le long de la trajectoire ;
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Figure 3.6 – Simulation d’une trajectoire aller-retour en ligne droite sur le tissu,
avec Vp/0 = 0,2 mm/s et d = 0,3 mm

• L’amplitude pic-pic de variation de z est alors égale à 2d.

Les mesures des capteurs internes du robot permettent de connaître Xp/0, tandis
que le mosaicing temps-réel donne une estimation de Xp/a. On peut ainsi estimer z

et déterminer la distance de chargement du tissu pour des conditions de balayage
données. A la fin de la trajectoire de calibration, on décharge le tissu en reculant de
la distance d afin de pouvoir commencer un balayage. Cette procédure de calibration
ne nécessite aucune connaissance a priori de l’état de surface et du coefficient de
frottement du tissu, ni de mesure des efforts de contact. L’estimation ainsi réalisée
est valable tant que l’on ne s’éloigne pas du point de mesure, et que l’on ne change
pas les conditions de contact sonde/tissu (en particulier l’appui normal).

Validation expérimentale

La procédure de calibration de d doit, pour pouvoir être utilisée en pratique,
produire des estimations répétables. Dans la suite, toutes les procédures de
calibration sont réalisées – sauf mention contraire – sur une ligne droite de 1 mm
de long avec Vp/0 = 0,3 mm/s.

Sur la mire utilisée dans le chapitre 2, la distance d estimée devrait être proche
de 0 puisque la mire est très peu déformable. Sur 10 procédures de calibration, on
obtient d̄ = 7 µm, σ(d) = 2 µm, dmin = 4 µm et dmax = 12 µm. Ces valeurs sont
très proches de 0 et sont à comparer d’une part avec la précision de l’algorithme de
mosaicing en ligne (de l’ordre de la dizaine de microns, cf partie 2.2) et d’autre part
avec la valeur de d trouvée précédemment sur un tissu réel (voir figure 3.5 page 37),
qui est dix fois plus importante. Ainsi, on peut considérer la distance de chargement
sur mire comme nulle.

Les mêmes expériences sont répétées sur tissu, avec deux pièces de blanc de
poulet différentes (que l’on nomme tissu I et tissu II). Les paramètres susceptibles
d’influencer le résultat d’une calibration sont les conditions de contact entre la sonde
et le tissu, l’hydratation du tissu, la nature du tissu utilisé ainsi, sa forme, son
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Tissu I Tissu II
A B C C’

dmin 191 332 259 280
dmax 220 350 273 295
d̄ 207 340 264 289
σd 10 7 4 4

Tableau 3.1 – Calibrations de d sur deux blancs de poulet (tissu I et tissu II). Les
valeurs de d sont en micromètres.

épaisseur et l’endroit où la calibration est réalisée sur le tissu. On s’attend donc à
ce que :

– Les calibrations réalisées au même endroit sur un tissu dans des conditions
expérimentales identiques (contact, hydratation du tissu) donnent un résultat
proche

– Les calibrations réalisées sur 2 endroits différents du même tissu donnent un
résultat différent

– Les calibrations réalisées sur 2 tissus différents donnent un résultat différent
La force de contact axiale est susceptible d’influencer les forces de frottement

en jeu. Il est donc important, afin d’avoir des conditions expérimentales répétables,
de s’assurer que celle-ci est contrôlée. Le protocole expérimental sur tissu, décrit
en partie 2.3.4, utilise une procédure d’approche (descente de la sonde jusqu’au
contact puis descente de 300 microns afin d’assurer le contact pendant tout le
balayage) qui garantit une pénétration dans le tissu de 300±50 µm. Il a été démontré
dans [Liu 2011b] que la force verticale appliquée sur un tissu mou est proportionnelle
à la pénétration dans celui-ci. On considère donc que les conditions de contact sont
voisines lors des différents essais réalisés.

Le tableau 3.1 présente les résultats de calibrations de d sur le tissu I et le tissu
II. Pour chaque expérience, 10 calibrations sont réalisées. Entre chaque calibration,
la sonde est retirée du tissu grâce à un mouvement vers le haut du robot, puis
redescendue en utilisant la procédure d’approche décrite précédemment. Quatre
expériences sont réalisées, deux sur le tissu I (A et B réalisées à deux endroits
distincts) et deux sur le tissu II (C et C’ réalisées au même endroit avec une
hydratation différente).

Premièrement, on remarque que l’écart-type σd est faible quel que soit le
jeu d’expériences considéré. Ceci confirme la répétabilité de la procédure de
calibration et la précision de la procédure d’approche qui garantit des conditions
de contact équivalentes malgré un retrait de la sonde entre chaque calibration.
Cela suggère également que retirer le contact sonde-tissu pendant un court instant
(quelques secondes lors des expériences réalisées) suffit pour que le tissu se décharge
élastiquement.

On observe une différence significative entre les valeurs de d estimées en
A et en B. Ces deux expériences ont été réalisées sur le même tissu, mais à
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deux endroits éloignés de deux centimètres environ. On confirme ici l’hypothèse
faite précédemment, à savoir que les caractéristiques mécaniques du tissu varient
lorsqu’on parcourt celui-ci. Le modèle calibré ne peut donc être utilisé que dans
une zone restreinte sur le tissu. On ne réalisera en pratique que des balayages du
même ordre de grandeur que la distance parcourue lors de la calibration. Comme
on pouvait s’y attendre, la même expérience répétée sur le tissu II (C) donne des
résultats différents.

Outre les conditions de contact, le taux d’hydratation du tissu est un paramètre
qui peut faire changer la valeur de d. Il est important de s’y intéresser car lors des
expériences ex vivo on observe une déshydratation du tissu au cours du temps,
phénomène que l’on compense en déposant régulièrement quelques gouttes de
liquide physiologique (solution de NaCl à 0,9%) à la surface du tissu. Il a été
montré dans [André 2011c] que, dans le cas d’un doigt glissant sur une surface, une
augmentation du niveau d’hydratation augmente la force de friction. On s’attend
donc à une augmentation de la valeur de d lorsque le tissu est hydraté en surface.
L’expérience C’ a été réalisée au même endroit sur le tissu II que l’expérience C mais
après application de liquide physiologique. On observe une augmentation d’environ
10% de la valeur moyenne de d, avec toujours un écart-type très faible.

Ces expériences permettent de conclure que la procédure de calibration proposée
permet d’estimer d avec une précision de l’ordre de 10 µm. Comme on pouvait s’y
attendre, la valeur de d est sensible à beaucoup de paramètres tels que le taux
d’hydratation du tissu, les conditions de contact sonde/tissu, ou encore la position
sur le tissu. Cependant, pour des conditions expérimentales données, les résultats
expérimentaux montrent que l’ on est capable d’estimer d de manière répétable.
Ainsi, il est possible de calibrer la valeur de d préalablement à un balayage et de
l’utiliser directement, sans changement des conditions expérimentales.

3.2.3 Inversion du modèle et planification

Grâce à ce qui précède, dans le cas où la trajectoire est uniquement une
combinaison de lignes droites, on peut proposer une trajectoire permettant de
compenser l’effet du chargement du tissu. Pour chaque ligne de la trajectoire d’une
longueur donnée l, on parcourt la distance l + d relativement à une base fixe. Ceci
permet de compenser le fait que lors des premiers d millimètres parcourus par la
sonde relativement à une base fixe, la vitesse de glissement est nulle. Avant chaque
changement de direction, on effectue un recul d’une distance d afin de décharger le
tissu et pouvoir changer de direction sans être influencé par le chargement précédent
dans une direction différente.

La figure 3.7 présente une telle trajectoire pour la réalisation d’un carré (l =
1 mm), avec une distance de chargement hypothétique d = 0,21 mm. Xp/0 ne suit
plus la trajectoire de référence en carré, mais une trajectoire modifiée permettant à
Xm

p/a de suivre la trajectoire de référence. On appelle cette trajectoire une trajectoire
compensée.

La figure 3.8 présente l’évolution de Xp/a pour 8 essais de balayage sur tissu
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Figure 3.7 – Trajectoire compensée afin de suivre un carré. a : réponse générale
du modèle ; b : évolution temporelle de Xp/0|x et Xm

p/a|x ; c : évolution temporelle
de Xp/0|y et Xm

p/a|y.

Figure 3.8 – Influence de la déformation du tissu lors d’un balayage en carré. La
trajectoire de la sonde Xp/0 (en bleu) suit la trajectoire de référence (en pointillés
noirs), la trajectoire à l’image Xp/a (8 essais, courbes d’autres couleurs) dévie sous
l’influence de la déformation du tissu.
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mou (blanc de poulet) avec une trajectoire de référence carrée non compensée. On
observe encore une fois clairement l’influence de la déformation du tissu puisque les
trajectoires Xp/a mesurées sont très éloignées de la trajectoire de référence carrée.
De plus, on observe l’influence du couplage des chargements dans des directions
différentes puisqu’on observe un mouvement résiduel dans la direction x lors du
glissement dans la direction y. On voit sur la figure 3.9 le résultat d’un balayage
compensé au même endroit sur le tissu, après calibration de d. L’erreur moyenne
entre la trajectoire désirée et Xp/a passe de 245 µm pour les trajectoires de la
figure 3.8 à 70 µm, soit une réduction de 71%.

Figure 3.9 – Réalisation d’une trajectoire carrée compensée sur un tissu mou
(blanc de poulet). a : réponse générale du tissu ; b : réponse temporelle en x ; c :
réponse temporelle en y.

La figure 3.10 présente à gauche la mosaïque d’un balayage de la figure 3.8
et à droite la mosaïque du balayage de la figure 3.9. Dans les deux cas, on a
pu reconstruire la mosaïque optimisée grâce à un recouvrement suffisant entre la
première et la dernière image de la trajectoire. On observe une nette amélioration
du suivi du carré désiré grâce à l’utilisation du modèle de déformation et de la
trajectoire compensée.

Puisque le but de cette thèse est de produire des mosaïques grand champ
utilisables en clinique, on applique la stratégie de compensation à des balayages
surfaciques. Les figures 3.11 et 3.12 présentent des balayages ligne par ligne
réalisés respectivement sur du blanc de poulet et du foie de boeuf. Les mosaïques
résultant d’un balayage non compensé sont certes sans trou (figures 3.11c et 3.12c),
mais la surface couverte est nettement inférieure à la surface désirée. La surface
couverte par ces deux mosaïques est respectivement de 60% et 68% de la surface
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Figure 3.10 – Résultat de balayages en carré sur blanc de poulet. A gauche :
mosaïque optimisée correspondant à un balayage non compensé (courbe rouge de la
figure 3.8). A droite : mosaïque optimisée correspondant au balayage compensé de
la figure 3.9. Les mosaïques sont à la même échelle.

désirée. Les figures 3.11d et 3.12d présentent les mosaïques résultant d’un balayage
compensé après estimation automatique de d via la procédure de calibration
présentée en partie 3.1. Encore une fois, l’utilisation du modèle permet d’améliorer
significativement le suivi de la trajectoire désirée. La surface couverte représente
respectivement 93% (pour le balayage sur blanc de poulet) et 92% (pour le balayage
sur foie de bœuf) de la surface désirée.

Comme on a pu le voir dans cette partie, la trajectoire compensée permet
de diminuer significativement l’influence de la déformation des tissus lors de la
réalisation d’un balayage. Avec une calibration réalisée dans le coin inférieur gauche
de la trajectoire dans une direction arbitraire, on estime une valeur de d que l’on
utilise ensuite le long d’une trajectoire présentant des changements de direction. On
valide donc les hypothèses faites au début de ce chapitre, à savoir que le tissu est
localement homogène et isotrope.

3.3 Validation expérimentale du modèle 2D

Dans cette partie, on s’intéresse à la validation expérimentale en deux
dimensions. Contrairement à ce qui précède, on veut pouvoir considérer des
trajectoires qui ne sont pas nécessairement décomposables en segments de droite.
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Figure 3.11 – Résultat de balayages ligne par ligne sur blanc de poulet. a :
trajectoire non compensée ; b : trajectoire compensée, d = 0,17 mm (en vert : Xp/0,
en noir : Xp/a) ; c : mosaïque optimisée correspondant au balayage non compensé ;
d : mosaïque optimisée correspondant au balayage compensé.

Figure 3.12 – Résultat de balayages ligne par ligne sur foie de bœuf. a : trajectoire
non compensée ; b : trajectoire compensée, d = 0,09 mm (en vert : Xp/0, en
noir : Xp/a) ; c : mosaïque optimisée correspondant au balayage non compensé ;
d : mosaïque optimisée correspondant au balayage compensé.

3.3.1 Couplage des déformations

La figure 3.8 suggère un couplage des déformations lors des changements de
direction brusques puisque le mouvement dans la direction x continue pour Xp/a

lorsque la sonde (trajectoire Xp/0) se déplace dans la direction y. On propose ici
d’étudier ce phénomène.

En phase de glissement on a, d’après l’équation 3.11 :
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Vp/a =
1

d2
zzTVp/0

ż =

[
I − 1

d2
zzT

]
Vp/0

Ces équations régissent le comportement de z et Vp/a en fonction de la vitesse
Vp/0 de la sonde relativement à une base fixe en glissement. Elles sont équivalentes
car ż = Vp/0 − Vp/a. Leur résolution analytique dépend de l’équation d’évolution
de Vp/0.

Couplage et adhérence

Il est important de s’assurer, lorsqu’on change de direction, que l’on ne
retourne pas en situation d’adhérence. Prenons l’exemple d’une situation initiale
en glissement. On a alors l’équation suivante :

Vp/a =
1

d2
zzT Vp/0 (3.13)

Puisque z et Vp/a ont même direction et même sens (voir équation 3.6), on peut
écrire, avec γ ≥ 0 :

Vp/a = γ z

⇒ 1

d2
zzT Vp/0 = γ z

⇒ 1

d2
(zT Vp/0)z = γ z

⇒ zT Vp/0 = d2 γ

La condition de glissement impose donc que le produit scalaire de z et Vp/0 soit
supérieur ou égal à 0 (puisque γ ≥ 0). Par contraposée, si zT Vp/0 < 0 alors on
repasse en adhérence.

Concrètement, cette condition revient à considérer l’angle θ entre z et Vp/0. Une
fois entré en phase de glissement, si |θ| > π

2 , alors on repasse en phase d’adhérence.

Validation sur une trajectoire en angle droit

On prend ici l’exemple d’un balayage en angle droit. Dans la première phase du
mouvement, le robot parcourt une distance l selon l’axe x. Dans la seconde phase, le
robot change de direction et parcourt une distance l selon l’axe y (voir figure 3.13)

On a montré précédemment qu’en utilisant un modèle de frottement de coulomb,
‖Vp/a‖ = 0 tant que ‖z‖ < d, avec d la distance de chargement du tissu. On postule

que l > d. A la fin de la première phase de mouvement, on aura donc Xp/0 =

(
l

0

)

et Xp/a =

(
l − d

0

)
.
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Figure 3.13 – Trajectoire en angle droit avec l =1 mm. a : Trajectoire dans le plan
(O, x, y) ; b : évolution temporelle de Xp/0|x ; c : évolution temporelle de Xp/0|y.

Puisque l’on s’intéresse au comportement en couplage, on pose t = 0 au début
de la seconde phase de mouvement. On a alors comme conditions initiales pour cette
seconde phase :





t = 0

Xp/0(0) =

(
l

0

)

Xp/a(0) =

(
l − d

0

)

z(0) =

(
d

0

)

(3.14)

Par ailleurs, les équations du mouvement de la sonde sont, lors de cette deuxième
phase correspondant au mouvement selon y :





Xp/0 =

(
l

vt

)

Vp/0 =

(
0

v

) (3.15)

A la fin du mouvement en x, le système est en glissement, et ‖z‖ = d. A cet
instant l’angle θ entre z et Vp/0 est égal à π

2 , on reste donc en glissement lors du

changement de direction. On pose z =

(
zx
zy

)
. En injectant les équations de 3.15

dans l’équation 3.10, on obtient le système suivant :
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żx = − v

d2
zxzy (3.16)

ży = v

(
1−

z2y
d2

)
(3.17)

Ce système se résout en remarquant premièrement que l’équation 3.17 présente
la forme différentielle d’une tangente hyperbolique. Ainsi, on trouve zy = d tanh(vtd ).
En cherchant une fonction hyperbolique comme solution de l’équation 3.16, on
trouve zx = d sech(vtd ). Ces fonctions sont solution du problème avec les conditions
initiales de l’équation 3.14. De surcroît, on a bien z2x+z2y = d2 car sech2 = 1−tanh2.
On vérifie donc l’hypothèse de glissement faite au départ. Ceci est en accord avec la
condition énoncée précédemment, puisqu’au changement de direction, z est orienté
selon x et Vp/0 selon y et donc θ = π

2 .

Figure 3.14 – Evolution temporelle de z pour un balayage en angle de 2 mm de
côté. A gauche : évolution temporelle de zx (courbes rouges) et zy (courbes bleues).
A droite : évolution temporelle de ‖z‖ (courbes vertes). Traits pleins : simulation
avec d=0,20 mm. Traits pointillés : résultats d’une expérience sur blanc de poulet.

Afin de valider les résultats analytiques trouvés ici, on procède à un test sur
blanc de poulet. Grâce à une calibration réalisée selon la procédure présentée dans
la partie 3.2.2, on trouve une distance de chargement d = 0,20 mm. On réalise
ensuite un balayage en angle droit de 2 mm de côté. La figure 3.14 présente les
résultats obtenus en simulation et sur blanc de poulet.

Pour les résultats de simulation, on constate un comportement au changement de
direction (à 7,6 secondes environ) conforme aux observations précédentes, à savoir
un chargement dans la direction x et un déchargement dans la direction y, la norme
de z restant elle constante.

Sur tissu, on constate bien un comportement général similaire avec un
chargement en y qui coïncide avec un déchargement en x. Cependant la valeur
de ‖z‖ observée expérimentalement varie lors du changement de direction alors que
le modèle prédit une valeur constante. Ce résultat semble indiquer un comportement
anisotrope du tissu. Cela fera l’objet de la partie suivante.
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3.3.2 Modèle anisotrope

On a considéré comme hypothèse de départ que les tissus étaient localement
isotropes. Ceci permet de définir la distance de chargement d. Même si l’on a réussi
dans la partie 3.2.3 à réaliser des balayages surfaciques avec comme hypothèse un
tissu isotrope, cette hypothèse est remise en question lorsqu’on regarde les résultats
de la figure 3.14.

Afin d’interpréter ce comportement anisotrope, reprenons l’expression de la
distance de chargement d = f0

k . La présence de certaines structures cellulaires
orientées, comme par exemples les fibres musculaires alignées selon une direction
précise dans un muscle, ou encore le réseau de vascularisation, peuvent faire
augmenter la raideur k du tissu dans une direction donnée, diminuant la valeur de
d dans cette direction. La variation de d peut également être due à un changement
de texture à la surface du tissu, ce qui se traduit par une variation de f0 et donc
une évolution d proportionnelle à celle de la force f0.

Il est possible de rendre compte de ce comportement grâce à un modèle
de frottement anisotrope. Si l’on reprend l’écriture du modèle du système
d’équations 3.1, on a la condition suivante sur z :

{
‖z‖ < d ⇒ adhérence

‖z‖ ≥ d ⇒ glissement
(3.18)

Posons zx = z|x et zy = z|y. Graphiquement, on a donc une zone d’adhérence
dans le plan (zx, zy) (figure 3.15 gauche) qui est un cercle de rayon d. Afin
d’introduire une anisotropie dans le modèle, on peut par exemple définir une ellipse
de demi-axes dx et dy (figure 3.15 droite). Sans perte de généralité, considérons
pour simplifier que les demi-axes dx et dy sont alignés avec les axes x et y. Ainsi,
les conditions de glissement s’écrivent :

{
( zxdx )

2 + (
zy
dy
)2 < 1 ⇒ adhérence

( zxdx )
2 + (

zy
dy
)2 ≥ 1 ⇒ glissement

(3.19)

Ce modèle permet de rendre compte simplement du comportement anisotrope
d’un tissu. Reprenons les résultats expérimentaux sur blanc de poulet de la
figure 3.14. On observe que la valeur de zx augmente lors de la première phase
du mouvement pour se stabiliser à une valeur moyenne de 0,21 mm, puis ensuite
redescend vers 0 lors de la seconde phase du mouvement. Inversement, zy reste égal
à 0 pendant toute la première phase du mouvement et augmente lors de la seconde
phase pour se stabiliser aux alentours de 0,35 mm. Ainsi, cela suggère des valeurs
de 0,21 mm pour dx et 0,35 mm pour dy.

On observe sur la figure 3.16 que le comportement du tissu simulé avec le modèle
anisotrope est bien plus proche de la réalité qu’avec le modèle isotrope. L’erreur em
entre la trajectoire simulée et la trajectoire mesurée sur tissu est ici en moyenne de
21 µm (écart-type 25 µm) alors qu’elle était de 70 µm (écart-type 70 µm) avec le
modèle isotrope.
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Figure 3.15 – Modèle de frottement de Coulomb représenté dans le plan (zx, zy). A
gauche : modèle isotrope, zone d’adhérence circulaire. A droite : modèle anisotrope,
zone d’adhérence elliptique.

Figure 3.16 – Evolution temporelle de z pour un balayage en angle de 2 mm de
côté. A gauche : évolution temporelle de zx (courbes rouge) et zy (courbes bleues).
A droite : évolution temporelle de ‖z‖ (courbes vertes). Traits pleins : simulation
avec dx=0,21 mm et dy=0,35 mm. Traits pointillés : résultats expérimentaux sur un
échantillon de blanc de poulet.

Le modèle anisotrope proposé ici permet de prédire correctement la réponse du
tissu lors d’un balayage donné. Cependant, l’identification des paramètres dx et dy
est difficile. De plus, il faudrait ajouter à ces paramètres une éventuelle rotation de
l’ellipse ainsi qu’un décentrage de celle-ci (ce qui reviendrait à considérer différents
coefficients de frottement en fonction non seulement de la direction mais également
du sens de parcours), ce qui porte le nombre de paramètres du modèle à identifier à 5.
Ceci rend difficile une utilisation pratique de ce modèle avec une identification rapide
comme celle présentée dans la partie 3.2.3. Pour toutes ces raisons, l’utilisation
expérimentale de ce modèle anisotrope n’a pas été retenue dans la suite de cette
thèse.

3.3.3 Cas particulier : trajectoire en spirale

Dans la partie 3.2.3 on a présenté une stratégie utilisant une trajectoire
compensée afin de minimiser les effets de la déformation du tissu. Cette stratégie
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n’est applicable que lorsque la trajectoire est décomposable en lignes droites. A
l’opposé, il est également possible d’identifier une trajectoire non compensée mais
qui minimiserait l’effet des déformations du tissu.

Dans cette optique, prenons le cas particulier d’une spirale d’Archimède.
L’équation d’une spirale d’Archimède est, en coordonnées polaires, r = hθ, avec
h = db

2π et db la distance inter-branches constante. Cette trajectoire présente un
intérêt puisqu’elle permet une exploration partant du centre et allant vers l’extérieur
de manière compacte. On part ainsi du point d’intérêt principal, le centre de la zone
à explorer, pour aller vers l’extérieur. La figure 3.17 présente une trajectoire en
spirale d’Archimède avec db =0,15 mm.

Du point de vue de la déformation des tissus, la trajectoire en spirale semble
également intéressante de par l’absence de changement brusque de direction.
Lorsqu’on est en phase de glissement, un changement brusque de direction est
susceptible de faire revenir le système en adhérence, comme cela a été expliqué
dans la partie précédente. Les deux conséquences sont la perte de maîtrise du
recouvrement entre lignes, ce qui peut entraîner des trous dans la mosaïque, et
une réduction de la surface couverte.

Comparaison avec une trajectoire ligne par ligne

Figure 3.17 – Trajectoires de balayages utilisées pour la comparaison. A gauche :
trajectoire en spirale avec une distance inter-branches de 0,15 mm. A droite :
trajectoire ligne par ligne avec 0,15 mm de distance entre chaque ligne. En gris
clair, des images Cellvizio sont représentées. Le recouvrement entre images apparaît
en gris foncé.

Comparons la trajectoire en spirale à une trajectoire qui consiste à couvrir la



52 Chapitre 3. Déformation des tissus

surface ligne par ligne (trajectoire XY) du point de vue de la surface couverte. Les
trajectoires de balayage considérées sont présentées dans la figure 3.17. Pour un
balayage donné, on pose :

A =
Sp/a

Sp/0
(3.20)

où Sp/a est la surface couverte par la mosaïque calculée avec la trajectoire Xp/a et
Sp/0 est la surface désirée. Sur la figure 3.18, on observe l’évolution de Axy et As, qui
sont respectivement les valeurs de A pour un balayage XY et un balayage en spirale
simulés grâce au modèle de déformation avec frottement de Coulomb. On observe
que, quelle que soit la valeur de d, As est supérieur à Axy. Ceci tend à confirmer
le fait qu’une trajectoire en spirale permet un balayage plus efficace. Ceci est dû
au fait que lors du parcours de la spirale, une fois le chargement effectué on reste
en phase de glissement. Pour une trajectoire XY avec 0,15 mm entre chaque ligne,
on repasse en adhérence à chaque changement de direction en X car le changement
de direction est trop brusque et zTVp/0 devient inférieur à 0. Pour les valeurs de d

observées ex vivo (voir le tableau 3.1 et la figure 3.16), d reste inférieur à 0,35 mm,
soit une valeur de As supérieure à 0,8 contre une valeur de Axy d’environ 0,6. Le
temps de parcours de la trajectoire est le même dans les deux cas.

Figure 3.18 – Evolution de A en fonction de d pour un balayage ligne par ligne
(Axy) et en spirale (As). Dans les deux cas, la distance inter-lignes est de 0,15 mm
et Sp/0 = 3 mm2.

Le tableau 3.2 présente les résultats expérimentaux pour 10 balayages en spirale
et 10 balayages XY réalisés sur blanc de poulet et foie de bœuf. Ces résultats
expérimentaux confirment les résultats en simulation : la surface couverte est
significativement plus importante pour un balayage en spirale que pour un balayage
XY (t-test de Student avec p<0,02).

Il est intéressant de comparer les résultats obtenus en spirale à ceux obtenus avec
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Foie de bœuf Blanc de poulet
XY Spirale XY Spirale

Amin 0,69 0,73 0,43 0,68
Amax 0,84 0,87 0,79 0,88
σ(A) 0,04 0,04 0,14 0,07
Ā 0,77 0,82 0,60 0,81

Tableau 3.2 – Comparaison de la proportion de surface couverte A entre le
balayage ligne par ligne (XY) et en spirale, sur deux types de tissus (foie de bœuf
et blanc de poulet). Chaque expérience comporte 10 trajectoires.

une trajectoire XY compensée. La trajectoire XY compensée permet d’obtenir un
ratio A de plus de 0,9 contre 0,82 en moyenne dans le cas de la spirale. Cependant, la
complexité de la trajectoire compensée rend difficile une utilisation pratique dans un
instrument minimalement invasif. A contrario, la spirale est une trajectoire simple
et régulière ce qui la rend préférable à une stratégie de compensation comme celle
mise en œuvre dans la partie 3.2.3.

Zones de champ non couvertes

La trajectoire en spirale permet, à surface désirée égale, d’obtenir une mosaïque
significativement plus grande que la trajectoire XY. Cependant, il convient de
s’asssurer que la portion de champ non couverte ne se situe pas dans un endroit
gênant. En d’autres termes, si la mosaïque présente des trous au centre de l’image
cela est plus gênant pour le clinicien que si les portions de champ manquantes sont
périphériques.

Pour un balayage XY, le balayage commence au coin inférieur droit de la zone à
couvrir. Ainsi, il n’est pas sûr que l’information du centre de l’image soit disponible
et il est probable que son voisinage soit perturbé (trous dans l’image). Par exemple,
on observe sur la figure 3.12c (page 45) que la zone située directement à gauche du
centre de l’image n’est pas couverte.

A contrario, la spirale commence au centre de la zone dont on désire obtenir
une image, ce qui semble a priori intéressant. Cependant, c’est dans cette zone que
s’effectue le chargement du tissu. Le tableau 3.3 présente les résultats de simulations
pour des distances d variant de 0,1 à 0,6 millimètres. On observe que pour des
distances de chargement de plus de 0,2 mm, il y aura un trou dans la spirale, car la
distance maximale inter-branches Dmax est supérieure à celle du champ de vision
de la sonde, soit 240 microns (voir la figure 3.19). Ce trou se trouve au centre de la
spirale, car c’est la zone où le tissu n’est pas encore chargé et où la vitesse Vp/a est
nulle d’autant plus longtemps que d est grand. Le nombre N d’images provenant
de branches successives et ne se recouvrant pas augmente logiquement lorsque d

augmente.
Cependant, comme on l’a mentionné précédemment, le modèle de Coulomb ne
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Figure 3.19 – Résultats en simulation sur une trajectoire en spirale. Lorsque
d =0,1 mm (figure du haut), Dmax vaut 180 µm et on a donc une mosaïque sans
trou. Lorsque d =0,4 mm (figure du bas), Dmax vaut 329 µm et on a une perte de
recouvrement dans la partie centrale de la mosaïque.

rend pas compte de la dynamique du mouvement. En pratique, lors du chargement
du tissu la vitesse ‖Vp/a‖ augmente petit à petit jusqu’à se stabiliser à la valeur de
‖Vp/0‖. On peut donc s’attendre à un trou au centre de la mosaïque plus petit en
conditions réelles qu’en simulation.

Afin de confirmer ces résultats de simulation, on réalise 10 balayages en spirales
sur foie de boeuf et 10 sur blanc de poulet. Sur aucune des spirales réalisées on ne
constate de perte d’informations au centre de l’image due à un manque éventuel
de recouvrement entre images de branches successives. La perte d’information
est essentiellement périphérique. La figure 3.20 présente un exemple de mosaïque
reconstruite grâce à un balayage en spirale.

Ces simulations et expériences montrent que la trajectoire en spirale est un bon
candidat pour la réalisation d’un balayage. Cette trajectoire permet de minimiser
l’influence des déformations du tissu, dans le sens où la trajectoire déformée est
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d (mm) Dmax (microns) N

0,1 180 0
0,2 239 0
0,25 258 55
0,3 287 108
0,4 314 194
0,6 329 396

Tableau 3.3 – Distance maximale Dmax entre branches successives pour la réponse
simulée d’un tissu lors d’un balayage en spirale.

Figure 3.20 – Mosaïque optimisée d’un balayage en spirale sur blanc de poulet.

un spiraloïde qui conserve une distance inter-branches maximale satisfaisante, c’est
à dire permettant de calculer une mosaïque sans trou. De plus, la mosaïque
reconstituée présente une surface nettement plus grande qu’un balayage ligne
par ligne, avec une perte d’information qui intervient uniquement dans les zones
périphériques.

3.4 Conclusion

Dans ce chapitre, nous nous sommes intéressés à la modélisation des déformations
du tissu lorsque la sonde se déplace au contact de celui-ci. Après une revue de la
littérature, un modèle phénoménologique représentant la déformation du tissu a
été proposé. Ce modèle s’inspire des études réalisées sur un problème analogue :
le glissement d’un doigt le long d’une trajectoire rectiligne sur une surface rigide.
Contrairement à la plupart des modèles existants, il ne nécessite pas de mesurer
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les forces d’interaction entre la sonde et le tissu. En utilisant un simple frottement
de Coulomb et une modélisation élastique des déformations du tissu, on établit un
modèle à un seul paramètre : la distance de chargement d.

Une première validation à un seul degré de liberté a été effectuée. La connaissance
de d permet de prédire avec une bonne précision le comportement du tissu lors de
balayages en ligne droite. Nous avons proposé une procédure simple permettant
d’estimer de façon fiable et répétable le paramètre d. Par ailleurs, il est possible
d’inverser ce modèle dans le cas de trajectoires 2D divisibles en lignes droites. Il
suffit alors de décharger le tissu avant chaque changement de direction. Ce principe
a été appliqué à des trajectoires carrées et rectilignes, permettant une réduction de
l’erreur à la trajectoire de référence de plus de 70% par rapport à un balayage non
compensé. On a ainsi pu valider expérimentalement la précision du modèle ainsi
que le degré de vraisemblance des hypothèses de base (tissu localement homogène
et isotrope).

Par la suite, le modèle a été validé sur des trajectoires 2D. Si l’application
pratique est plus difficile à mettre en œuvre, particulièrement en ce qui concerne
son inversion, cela permet également de modéliser le couplage des chargements dans
différentes directions (par exemple lors du changement de direction en parcourant
un carré). Enfin, on a mis en évidence le cas particulier d’une trajectoire en spirale.
Ce type de trajectoire permet de minimiser les déformations du tissu par rapport
à une trajectoire ligne par ligne. En simulation comme en pratique, on observe un
meilleur comportement général lors d’une trajectoire de balayage en spirale, ce qui
se traduit par une mosaïque plus compacte et une surface couverte plus importante
que lors d’un balayage XY.

L’utilisation de la trajectoire XY compensée dans un contexte minimalement
invasif est complexe car cette trajectoire est très irrégulière. Dans la suite, on
préfèrera utiliser la trajectoire en spirale qui, même si elle est moins performante
que la trajectoire XY compensée, permet de minimiser les déformations du tissu
par rapport à une simple trajectoire XY. Par ailleurs, il est également envisageable
d’utiliser une compensation active, ce qui fera l’objet du prochain chapitre.



Chapitre 4

Rejet des perturbations par

asservissement visuel

Sommaire
4.1 Etat de l’art . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 58

4.2 Asservissement visuel 3D . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 59

4.2.1 Mesure de la pose de la caméra . . . . . . . . . . . . . . . . . 59

4.2.2 Calibration des paramètres extrinsèques . . . . . . . . . . . . 59

4.3 Commande en position dans un plan . . . . . . . . . . . . . . 60

4.3.1 Schéma de commande . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 60

4.3.2 Validation expérimentale . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 61

4.4 Commande en vitesse le long d’une trajectoire contrainte . 65

4.4.1 Mécanisme virtuel . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 66

4.4.2 Schéma de commande . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 68

4.4.3 Validation expérimentale . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 69

4.5 Conclusion . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 75

Dans les chapitres précédents, nous avons établi l’intérêt d’une aide robotique
afin de réaliser des mosaïques d’images endomicroscopiques de grande taille. Un des
problèmes est que la déformation des tissus lors du balayage de la sonde au contact de
ceux-ci rend difficile des balayages en boucle ouverte, c’est-à-dire avec un contrôle
de la position de la sonde par le seul robot, même très précis. La modélisation
des interactions de contact au chapitre précédent a permis de mieux comprendre le
problème et de le modéliser. Des balayages surfaciques ont également pu être réalisés
grâce à une inversion simple du modèle.

Cette approche présente plusieurs difficultés. D’une part, elle repose sur une
calibration locale des paramètres. S’il a été montré que les caractéristiques du tissu
varient peu dans une région de balayage, il est difficile de réaliser des balayages
de grande taille avec ce procédé. D’autre part, le modèle inversé est à une seule
dimension. Son inversion implique que la trajectoire réalisée soit une suite de lignes
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droites, avec un déchargement du tissu avant chaque changement de direction, ce
qui augmente d’autant le temps de balayage du tissu. Le modèle 2D, quant à lui,
est difficilement inversible et est très sujet aux variabilités le long de la trajectoire
(anisotropie du tissu, en particulier).

Enfin, la réalisation des trajectoires calculées nécessite un contrôle très précis
des mouvements de la sonde. En utilisant un robot industriel de haute précision,
on est assuré que la trajectoire commandée est bien suivie par l’organe terminal du
robot avec une erreur de quelques microns seulement. Dans notre cadre applicatif,
le mécanisme de commande de la sonde devra être inséré dans un tube de quelques
millimètres de diamètre. A cette échelle, les erreurs et imprécisions du système
d’actionnement de la sonde seront certainement d’un autre ordre de grandeur que
celles d’un robot industriel haute précision. Elles entraîneront une imprécision de
positionnement difficilement compatible avec l’utilisation du modèle de déformation
des tissus du chapitre 3. Ceci sera confirmé au chapitre 5.

Dans ce chapitre, on propose d’utiliser la robustesse naturelle des algorithmes
d’asservissement visuel afin de commander le mouvement de la sonde le long de la
trajectoire désirée.

4.1 Etat de l’art

Le principe de l’asservissement visuel consiste à commander le mouvement
d’un effecteur grâce au retour donné par une modalité d’imagerie. Celle-ci peut-
être attachée au robot, et donc bouger avec celui-ci (configuration dite « eye
in hand »), ou bien être fixe et observer la scène (configuration dite « eye
to hand »). On distingue deux types d’asservissement visuel : l’asservissement
visuel basé image ou asservissement visuel 2D, et l’asservissement visuel basé
position ou asservissement visuel 3D [Corke 1993, Corke 1996, Chaumette 2002,
Chaumette 2006, Gangloff 2013].

L’asservissement visuel 2D consiste à déplacer le robot afin de minimiser une
erreur dans l’image. Il n’est pas fait de calcul explicite de la position du robot
relativement à sa cible. Dans le cas de l’asservissement visuel 3D, on estime la
position de la caméra (ou du robot) relativement à la cible afin de minimiser une
erreur de position. Les lois de commande ne sont pas spécifiques au capteur utilisé, en
revanche il est important d’obtenir une bonne estimation de la position de la caméra
et/ou de l’effecteur relativement à une base fixe donnée. Cela nécessite d’avoir un
modèle précise de la caméra et de ses paramètres [Chaumette 2007].

Outre l’utilisation avec une caméra monoculaire, la commande par
asservissement visuel a été utilisée avec de nombreuses autres modalités d’imagerie :
caméras binoculaires [Maru 1993, Lamiroy 2000] et endoscopiques [Krupa 2003,
Voros 2007, Ott 2009] ou encore images ultrason [Abolmaesumi 2002, Vitrani 2005,
Novotny 2007, Kesner 2011]. Au niveau microscopique, l’asservissement visuel a
également été utilisé en microscopie optique [Mezouar 2002, Onal 2007], électronique
à balayage [Sievers 2005] et en microscopie confocale de table [Lee 2008]. Dans ce
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chapitre, nous présentons la première application du principe d’asservissement visuel
à des images endomicroscopiques. La procédure expérimentale utilise ici le robot
TX40 présenté dans le chapitre 2. L’application sur système minimalement invasif
sera présentée dans le chapitre 5.

4.2 Asservissement visuel 3D

On propose de commander le mouvement de la sonde d’imagerie en exploitant
l’information visuelle retournée par les images endomicroscopiques. On est donc
dans le cas « eye in hand »où la caméra est tenue par l’effecteur. L’asservissement
utilisé se fonde sur une extraction des informations métriques à partir de l’image :
il s’agit donc d’un asservissement visuel 3D. Les mouvements sont réalisés dans un
plan horizontal (en deux dimensions), de la même manière que précédemment.

4.2.1 Mesure de la pose de la caméra

Il est nécessaire, dans le cadre d’un asservissement visuel 3D, d’extraire une
information métrique à partir des données contenues dans les images. Dans notre
cas, il s’agit de la position relative de la sonde par rapport au tissu Xp/a.

On utilise pour cela les calculs de la partie 2.2. Grâce au calcul de la corrélation
croisée normalisée (voir équation 2.7 page 16), on estime la translation ζ(Ik, Ik−1)

(en pixels) entre l’image courante Ik et la précédente Ik−1. Ce calcul est très rapide
(quelques ms) car il peut être effectué en une passe via une transformée de Fourier.

Le grossissement de l’optique et la distance inter-cœur entre les fibres optiques
du faisceau de la sonde sont calibrés en usine lors de la fabrication des sondes du
Cellvizio. On connaît donc le paramètre g reliant l’information en pixels dans l’image
et l’information métrique, et on peut ainsi estimer Vp/a. Une simple intégration de
cette donnée depuis un point de référence donné (typiquement la première image
de l’acquisition), similairement à [Crétual 2001], permet de calculer Xp/a (voir
l’équation 2.11, page 17). On a montré au chapitre 2 que la dérive d’intégration
pour une séquence de 200 images environ était de l’ordre de 10 à 20 µm seulement
(tableau 2.1, page 25).

4.2.2 Calibration des paramètres extrinsèques

On a vu dans la partie précédente que les paramètres intrinsèques de la caméra
sont calibrés en usine, permettant ainsi de relier l’information pixellique dans l’image
à des distances métriques. Cependant, il est également nécessaire de calibrer les
paramètres extrinsèques.

Sur notre plateforme expérimentale, les axes z de la sonde et de l’organe terminal
du robot sont alignés mécaniquement. Ainsi, la commande des mouvements de
translation de la sonde dans le plan (0, x, y) nécessite simplement d’identifier l’angle
θ entre l’axe x du robot (ux) et l’axe x de l’image (uxi). Ceci est réalisé en suivant
une ligne droite sur une mire. La trajecoire Xp/a ainsi obtenue est une ligne droite
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Régression linéaire y=ax+b
Expérience

a b (µm) Erreur quadratique moyenne (µm)
θ (deg)

1 -0,318 4,1 4,6 -162,3
2 -0,274 1,1 3,5 -164,6
3 -0,356 0,4 1,5 -160,4
4 -0,300 4,0 3,4 -163,3
5 -0,354 1,0 2,1 -160,5
6 -0,301 1,0 7,6 -162,8
7 -0,356 1,3 1,9 -160,4
8 -0,276 0,9 4,9 -164,5

Moyenne -0,318 1,2 3,7 -162,3
Écart-type 0,03 3,8 1,9 1,6

Tableau 4.1 – Calibration du paramètre extrinsèque θ

dans le repère image dont l’angle par rapport à uxi est (−θ). Cette procédure a été
réalisée 8 fois, avec pour chaque expérience une identification de la ligne droite de
Xp/a grâce à une régression linéaire et l’identification de θ à partir du coefficient
directeur de cette droite. Le tableau 4.1 présente les résultats. La valeur retenue
pour θ est -162,3 degrés. L’écart-type est de 1,6 degrés. Cette précision est largement
suffisante dans un contexte d’asservissement visuel « eye in hand », puisqu’il a été
prouvé dans [Taylor 1999] que ce type d’asservissement est robuste (au sens de la
stabilité) à une erreur de calibration pouvant aller jusqu’à 90 degrés.

4.3 Commande en position dans un plan

4.3.1 Schéma de commande

Le contrôleur proposé a pour but de commander la vitesse Vr/0 du robot
relativement à une base fixe de manière à ce que la position estimée de la sonde
par rapport au tissu X̂p/a suive une trajectoire donnée Xd(t). Habituellement en
asservissement visuel, lorsque la bande passante n’est pas un problème – ce qui est
le cas ici puisque les déplacements sont lents –, un simple correcteur proportionnel
assure une convergence exponentielle de l’erreur vers 0 [Chaumette 2006]. Lorsque
la vitesse désirée à l’image est non nulle, un terme d’anticipation peut être
ajouté [Chaumette 2007]. Cependant, cette approche n’est valable que dans
des situations classiques sans perturbations supplémentaires. En effet, à notre
connaissance, dans les asservissements visuels proposés à ce jour, le mouvement
dans l’image dépend du mouvement du robot avec un gain non linéaire, mais sans
perturbation extérieure du type de celle mise en évidence dans le chapitre 3. Ici, les
déformations du tissu jouent le rôle d’une perturbation extérieure, comme explicité
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par cette loi de composition des vitesses :

Vp/a = Vr/0 + Vp/r − Va/0, (4.1)

où Vp/a est la vitesse à contrôler, Vr/0 la vitesse commandable, et Vp/r et Va/0 sont
des perturbations. Va/0 représente les déformations du tissu, tandis que le terme
Vp/r rend compte du fait que la sonde peut se déplacer par rapport à l’organe
terminal du robot. En effet, la pièce liant celui-ci à la sonde ainsi que la fixation de
la sonde peuvent se déformer à l’échelle microscopique. Ce phénomène explique par
exemple la déformation de la trajectoire circulaire observée en balayant la sonde sur
un milieu rigide (voir figure 2.11 page 24).

La perturbation la plus conséquente est due à Va/0, la vitesse de déformation du
tissu. Elle est quasi-statique en ce sens qu’elle varie lentement et, comme explicité
dans le chapitre 3, elle est même constante pendant les phases de glissement en ligne
droite. Ainsi, un simple terme intégral, même s’il est lent, peut être utilisé pour la
rejeter. On obtient donc cette loi de commande :

Vr/0 =
dXd

dt
+KP

(
Xd(t)− X̂p/a(t)

)
+

KI

∫ t

0

(
Xd(τ)− X̂p/a(τ)

)
dτ

(4.2)

où KP et KI sont respectivement les gains proportionnel et intégral. Afin de les
régler, on procède d’abord au réglage du gain proportionnel avec l’action intégrale
inhibée. Avec KP = 3 s−1 on obtient un suivi de position adéquat, avec cependant
une erreur permanente d’ordre 1 pour les phases à vitesse constante. On procède
ensuite au réglage de l’action intégrale. Si celle-ci est trop faible, le temps de montée
est lent et si est est trop élevée le système devient instable. Avec KP = 3 s−1 et
KI = 0,15 s−2, le temps de réponse est de moins d’une seconde et l’amortissement
adéquat. On utilise ces valeurs dans la suite.

Le schéma de commande est présenté dans son intégralité dans la figure 4.1.
Comme dit précédemment, l’intégration de Vp/a afin d’estimer la pose de la caméra
Xp/a est comparable aux travaux présentés dans [Crétual 2001], exception faite de
la présence d’un terme intégral pour compenser les perturbations extérieures.

4.3.2 Validation expérimentale

Trajectoire circulaire

Reprenons pour commencer la trajectoire de référence circulaire de diamètre
1 mm parcourue à 0,3 mm/s utilisée dans le chapitre 2. Au contact d’un tissu
biologique, comme montré dans la figure 2.14 page 28, les déformations du tissu ne
permettent pas de revenir au point de départ ni de suivre une trajectoire circulaire.
La figure 4.2 présente les résultats de cette même expérience sur du blanc de poulet
sous asservissement visuel. On observe que les projections de Xp/a selon les axes
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Figure 4.1 – Schéma de commande de Xp/a par asservissement visuel.

x et y suivent celles de Xd(t) de manière satisfaisante. Sur 3 expériences, l’erreur
moyenne de suivi sur toute la trajectoire est de 39 µm, avec un maximum de 87 µm.
En boucle ouverte, l’erreur moyenne de suivi est de 165 µm (max. 301 µm).

Figure 4.2 – Résultats d’un balayage circulaire d’1 mm de diamètre sur un
échantillon de blanc de poulet sous asservissement visuel. A gauche : évolution
temporelle des projections selon les axes x et y de Xd(t) et Xp/a. A droite : évolution
temporelle des erreurs selon x et y.

Les mosaïques correspondant à l’expérience de la figure 4.2 sont présentées dans
la figure 4.3. La mosaïque de gauche est la mosaïque temps-réel, obtenue à partir
du calcul de Xp/a. Grâce à la compensation des perturbations par l’asservissement
visuel, la première et la dernière image se recoupent. On peut donc calculer une
mosaïque optimisée, présentée dans la figure 4.3 à droite. On peut également estimer
la dérive due à l’intégration de Vp/a. Comme attendu, la dérive en translation sur



4.3. Commande en position dans un plan 63

ces expériences est du même ordre que celle trouvée sur mire dans le chapitre 2 : δ̄ =
11 µm, δmin = 6,3 µm, δmax = 20 µm. La dérive angulaire moyenne est de 2,9 degrés
entre la première et la dernière image, avec une dérive maximale de 4,0 degrés.

Figure 4.3 – Mosaïques correspondant à l’expérience de la figure 4.2. A gauche :
mosaïque temps-réel. A droite : mosaïque optimisée.

L’asservissement visuel permet ici un gain de performance important, puisque
l’erreur de suivi passe de plusieurs centaines de microns dans le cas d’une trajectoire
réalisée en boucle ouverte, à seulement 39 microns en moyenne sous asservissement
visuel. En zoomant sur la figure 4.3 de gauche on observe des structures floues sur
la partie où les images se recoupent dans la mosaïque temps-réel. Ce flou est dû à
l’erreur d’estimation de Xp/a à cause de l’intégration temporelle de Vp/a. Après avoir
calculé une mosaïque optimisée (figure 4.3 droite) les structures sont bien alignées
(rectangles jaune et orange).
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Balayage ligne par ligne

Intéressons nous maintenant à une trajectoire de balayage ligne par ligne. Celle-
ci permet de couvrir une surface complète. Afin de couvrir une zone de 3 mm carrés
environ, on réalise donc un balayage carré de 1,7x1,7 mm. Le nombre d’image est
ici bien supérieur à celui nécessaire pour parcourir un cercle d’un millimètre de
diamètre. En effet, il est de l’ordre de 1200 à 1600 images pour le balayage ligne
par ligne, à comparer aux 200 images nécessaires pour couvrir le cercle. Il n’est
cependant pas question ici de recaler la première et la dernière image puisque celles-
ci ne sont pas censées se recouper. La construction de la mosaïque optimisée, et
donc la minimisation de la dérive, repose sur le recalage d’images se situant sur des
lignes successives.

La figure 4.4 présente la trajectoire considérée. Puisque le champ de vision
des images Cellvizio est de 200 microns environ, la longueur de chaque ligne de
la trajectoire est 1,5 mm afin d’obtenir une mosaïque de 1,7x1,7 mm. D’autre part,
les images les plus éloignées provenant de deux lignes successives et qui se recoupent
sont séparées par un chemin (symbolisé en rouge sur la figure 4.4) de 3,1 mm de
longueur. Cette valeur est sensiblement identique au chemin parcouru le long d’un
cercle d’un millimètre de diamètre, trajectoire pour laquelle on a prouvé dans le
chapitre 2 que la dérive dans le calcul de Xp/a est faible (de l’ordre de 10 à 20 µm).
On garantit ainsi que si la commande par asservissement visuel permet de suivre
la trajectoire désirée, on sera en mesure de reconstruire la mosaïque optimisée sans
trou.

La figure 4.5 présente les résultats d’un balayage carré de 1,5x1,5 mm réalisé
sur blanc de poulet sous asservissement visuel. La commande par asservissement
visuel permet d’obtenir une mosaïque de grande taille de manière fiable. Comme
précédemment, on observe des zones floues dans la mosaïque temps-réel dues à
la dérive dans l’estimation de Xp/a. La mosaïque optimisée minimise cette dérive
en tirant profit de multiples recouvrements d’images proches spatialement mais non
temporellement. On peut apprécier le gain de performance de la mosaïque optimisée
visuellement sur les zones zoomées de la figure 4.5 (ellipse jaune).

L’erreur moyenne entre la position des images dans la mosaïque temps-réel
(Xp/a) et dans la mosaïque optimisée (Xopt

p/a) est de 51 µm, avec un maximum de
160 µm et un écart-type de 35 µm. Ceci permet de donner une ordre de grandeur
de la dérive d’estimation de Xp/a sur une trajectoire composée d’un grand nombre
d’images. Celle-ci est bien sûr supérieure à la dérive constatée sur un cercle d’un
mm de diamètre (10 à 20 microns de dérive), mais est à mettre en rapport avec la
taille de la mosaïque de 1700 µm x 1700 µm.

En ce qui concerne l’écart en rotation entre la mosaïque temps-réel et la mosaïque
optimisée, la dérive angulaire moyenne est de 3,1 degrés, avec une dérive maximale
de 8,5 degrés et un écart type de 2,1 degrés.
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Figure 4.4 – Trajectoire de balayage ligne par ligne permettant d’obtenir une
mosaïque de 3 mm carrés. La flèche rouge symbolise le chemin de balayage séparant
Ij et Ik.

4.4 Commande en vitesse le long d’une trajectoire

contrainte

L’asservissement présenté ci-dessus permet de commander la trajectoire de la
sonde sur le tissu en utilisant un positionneur de sonde à 2 degrés de liberté. Dans le
cadre du projet PERSEE, et suite aux résultats de la partie 3.3.3 identifiant la spirale
comme une trajectoire permettant de minimiser l’effet des déformations du tissu, les
travaux du consortium se sont orientés vers le développement d’un micropositionneur
de sonde effectuant une trajectoire en spirale. Les caractéristiques mécaniques et la
conception du micropositionneur en spirale seront étudiés dans le chapitre 5.

Dans le cas d’une spirale, le mouvement n’a qu’un seul degré de liberté : la
translation selon l’abscisse curviligne en spirale. Il n’est alors plus nécessaire de
contrôler la trajectoire Xp/a grâce à l’asservissement visuel puisque celle-ci est
contrainte. En revanche, on s’intéresse dans cette partie à la commande de la vitesse
de translation le long de la spirale.

L’asservissement de vitesse le long de la spirale est nécessaire pour plusieurs
raisons : d’une part, comme expliqué dans la partie 2.2.2 (page 14), l’algorithme de
mosaicing temps-réel est très sensible aux variations de vitesse. Ainsi, il convient de
réguler la vitesse de translation afin d’en limiter les variations, celles-ci pouvant être
dues aux déformations du tissu aussi bien qu’à des défauts dans le mécanisme.
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Figure 4.5 – Mosaïques résultant d’un balayage ligne par ligne de 3 mm carré
sous asservissement visuel sur blanc de poulet. A gauche : mosaïque temps-réel
avec la trajectoire désirée en ligne pointillée bleue. A droite : mosaïque optimisée.
Pour chaque mosaïque, une zone particulière a été agrandie pour montrer le gain de
performance obtenu en optimisant la mosaïque.

Il peut d’autre part être intéressant, si la trajectoire de la sonde est contrainte
à une spirale, d’introduire un a priori de trajectoire dans l’algorithme de mosaicing
afin de le rendre plus robuste et/ou plus rapide. Même si la sonde réalise une spirale
parfaite, la trajectoire Xp/a ne suivra pas une spirale en raison des déformations du
tissu. Ainsi, l’a priori est faible sur la trajectoire elle même. Un contrôle de la vitesse
de translation permettrait de réduire l’écart entre la trajectoire connue a priori et
la trajectoire mesurée, et ainsi de rendre le calcul de la mosaïque plus robuste.

Pour toutes ces raisons, nous proposons ici une modification de l’algorithme
d’asservissement visuel permettant de réguler la norme de Vp/a le long d’une
trajectoire en spirale.

4.4.1 Mécanisme virtuel

On utilise comme précédemment le robot Stäubli TX40 comme générateur de
mouvements. Afin de contraindre le mouvement de la sonde à un mouvement de
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spirale, on utilise le principe d’un mécanisme virtuel simulé par le robot TX40.
On appelle θm l’angle de rotation continu (et non modulo 2π) en sortie d’un

moteur simulé. θm constitue le seul degré de liberté du système. Un facteur de
réduction ρ permet de réduire la vitesse du moteur : θc = ρθm. Enfin, on simule la
transformation de θc en un mouvement de spirale d’Archimède (distance constante
entre les branches) selon l’équation r = hθc qui serait produite par un mécanisme
en bout de chaîne. r représente le rayon dans le système de coordonnées polaires et
h est le paramètre de la spirale (la distance entre les branches de la spirale est 2πh).
Une simple projection dans l’espace de coordonnées du robot permet de calculer la
position de son organe effecteur dans le plan (O, x, y). On a finalement :





θc = ρθm

r = hθc = ρhθm

Xp/0|x = ρhθmcos(ρθm)

Xp/0|y = ρhθmsin(ρθm)

(4.3)

Le contrôle du mouvement le long de la trajectoire se fait de manière similaire
à un mécanisme réel, c’est à dire en commandant la vitesse de rotation du moteur
virtuel, θ̇m. On désire faire un mouvement en spirale avec une vitesse de translation
Vd constante. On assimile la vitesse d’avance le long de la spirale à la vitesse
tangentielle (selon le vecteur eθ dans le systèmes de coordonnées polaires). Pour
une commande en boucle ouverte, on a alors :

‖Vp/0(t)‖ = Vd

⇒ rθ̇c = Vd

⇒ hθcθ̇c = Vd

⇒ d

dt
(θ2c ) =

2Vd

h

⇒ θ2c (t) =
2Vdt

h

⇒ θc(t) =

√
2Vdt

h

⇒ θm(t) =
1

ρ

√
2Vdt

h
(4.4)

avec t le temps compté depuis le début du mouvement. A t = 0, on a θc = 0.
Une simple dérivation de θm(t) permet de calculer θ̇m :

θ̇m =
1

ρ

√
Vd

2ht
(4.5)

On remarque dans l’équation 4.5 que θ̇m tend vers l’infini lorsque t tend vers 0
puisqu’il évolue en fonction de 1√

t
. Cela correspond à la situation de départ où le

rayon de la spirale r est nul. En pratique, on borne la vitesse de rotation du moteur
à une vitesse θ̇max.
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4.4.2 Schéma de commande

Le schéma de commande proposé est présenté en figure 4.6. Un correcteur
intégral est utilisé pour réguler la norme de la vitesse Vp/a à la valeur de référence
Vd, avec une boucle d’anticipation. On n’utilise pas ici de contrôleur proportionnel
ou dérivé car la mesure de vitesse est bruitée.

Figure 4.6 – Commande de la vitesse de translation le long d’une trajectoire
contrainte prédéfinie.

Le correcteur intégral et l’anticipation permettent de calculer une vitesse de
consigne V cons. Celle-ci est égale à rθ̇c. Le rayon r est inconnu, mais sa valeur r̂

peut être estimée grâce au mosaicing temps-réel, ou prédite grâce à l’équation 4.4.
Enfin, on relie θ̇c à θ̇m grâce au rapport de réduction ρ. On calcule ainsi la consigne
θ̇consm que l’on va utiliser en entrée du mécanisme virtuel afin de calculer la consigne
en position Vp/0 à envoyer au robot.

Figure 4.7 – Erreur en vitesse en fonction du temps pour deux essais réalisés sur
une mire de papier, en boucle ouverte (en rouge) et sous asservissement visuel de
vitesse (en bleu).

Le gain du correcteur est réglé grâce à des essais réalisés sur une mire de
papier. Celle-ci est collée sur une mousse, afin de simuler un tissu déformable. La
valeur KI = 0,1 s−1 est choisie expérimentalement, car elle permet un temps de
montée satisfaisant sans entraîner de comportement oscillant. La figure 4.7 présente
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l’évolution temporelle de l’erreur en vitesse ev = Vd −‖Vp/a‖ pour deux essais, l’un
en boucle ouverte et l’autre en boucle fermée avec KI = 0.1 s−1.

4.4.3 Validation expérimentale

Comme précédemment, la validation expérimentale est effectuée grâce à des
essais ex vivo sur tissu mou. La première partie consiste à valider la performance de
l’algorithme de commande par des essais sur foie de bœuf et blanc de poulet. Ensuite,
des expériences sont réalisées avec un mécanisme virtuel perturbé permettant de
simuler des défauts dans le mécanisme tels que ceux qui seront présents dans le
prototype présenté au chapitre 5.

Erreur de suivi de vitesse

Pour une image donnée Ik, on définit ev(k) = Vd − ‖Vp/a(k)‖ qui représente
l’erreur instantanée en vitesse. Afin de quantifier l’erreur en vitesse le long de la
trajectoire, on définit :

εk =
1

N − k + 1

√√√√
N∑

i=k

e2v(i) (4.6)

où i représente l’index d’une image, et N le nombre total d’images le long
de la trajectoire. ε1, que l’on notera par la suite simplement ε, est la racine
de l’erreur quadratique moyenne en vitesse (erreur RMS) sur la trajectoire. On
utilisera également la grandeur εn, avec n = 240, qui représente l’erreur RMS sur
la trajectoire tronquée du début, afin de s’affranchir du régime transitoire induit
notamment par le bornage de θ̇m à θ̇max (n = 240 équivaut à t = 20 puisqu’on
acquiert 12 images par seconde).

De la même manière on définit V̄ n, la moyenne de la vitesse sur la trajectoire
en excluant la partie transitoire des 20 premières secondes :

V̄ n =
1

N − n+ 1

N∑

i=n

‖Vp/a‖(i) (4.7)

Suivi d’une consigne de vitesse

La figure 4.8 présente un exemple de balayage en spirale réalisé sur blanc de
poulet. La commande de la vitesse θ̇m est en boucle ouverte. Comme on pouvait s’y
attendre, bien que le robot parcoure une trajectoire en spirale avec une très bonne
précision et une vitesse ‖Vp/0‖ régulée à 0,3 mm/s (la valeur moyenne de ‖Vp/0‖ est
de 0,29 mm/s, avec un écart-type de 0,06 mm/s), la trajectoire Xp/a est déformée
(figure 4.8 gauche), et la vitesse de translation n’est pas régulière. V̄ n = 0,20 mm/s,
avec ε = 0,14 mm/s et εn= 0,12 mm/s.

Sur la figure 4.9, on observe les résultats d’un balayage de même nature réalisé
sous asservissement visuel de vitesse. Après une phase d’accélération (dont la durée
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Figure 4.8 – Trajectoire en spirale parcourue en boucle ouverte sur du blanc de
poulet. Vd =0,3 mm/s (en pointillés).

Figure 4.9 – Trajectoire en spirale parcourue sous asservissement visuel de vitesse
sur du blanc de poulet. Vd =0,3 mm/s (en pointillés).

dépend de la vitesse maximale θ̇m imposée), on obtient une régulation de vitesse
satisfaisante, et ce indépendamment de la déformation de la trajectoire Xp/a. Ici,
contrairement aux résultats précédents, la vitesse ‖Vp/0‖ n’est plus imposée et a une
valeur moyenne de 0,39 mm/s le long de la trajectoire. La vitesse ‖Vp/a‖ est elle
bien contrôlée : V̄ n = 0,30 mm/s, avec ε = 0,08 mm/s et εn = 0,07 mm/s. Comme
on pouvait s’y attendre, ε est supérieur à εn en raison de la phase transitoire en
début de trajectoire.

Sur foie de bœuf, les résultats sont similaires, comme illustré sur la figure 4.10.
En boucle ouverte, la vitesse ‖Vp/0‖ est bien contrôlée, mais la vitesse ‖Vp/a‖ varie
en fonction des déformations du tissu : V̄ n = 0,25 mm/s, avec ε = 0,10 mm/s et
εn = 0,07 mm/s. Ces résultats sont meilleurs que sur blanc de poulet du fait de la
nature différente des tissus.
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Figure 4.10 – Trajectoires en spirale sur foie de bœuf avec Vd = 0,3 mm/s. a :
boucle ouverte, KI = 0 ; b : boucle fermée, KI = 0,1 s−1.

En boucle fermée, on obtient V̄ n = 0,30 mm/s, avec ε = 0,08 mm/s et εn

= 0,06 mm/s. Comme précédemment, on obtient une bonne régulation de vitesse
autour de la valeur cible Vd = 0,30 mm/s en utilisant l’asservissement visuel. Par
ailleurs, on constate une réduction de εn par rapport au résultat en boucle ouverte
ce qui indique une moindre variabilité de la vitesse, mais également de ε, ce qui
indique un temps de montée vers la valeur cible Vd plus court qu’en boucle ouverte.

Ces résultats montrent, avec un mécanisme de spiraleur simulé, qu’une
commande par asservissement de la vitesse de rotation du moteur permet de réguler
la vitesse de translation de la sonde relativement au tissu de manière robuste. En
particulier, des essais réalisés sur différents tissus (réglage des gains sur papier dans
la partie précédente, puis essais sur foie et muscle dans cette partie) ont été réalisés
avec succès pour une même valeur du gain intégral.

Suivi de vitesse avec perturbations dans le mécanisme

Un mécanisme réel de transformation en spirale peut présenter divers défauts
et ainsi dégrader le niveau de contrôle que l’on peut obtenir. Ces défauts peuvent
être dus à une mauvaise conception mécanique, une pièce défectueuse, où à l’usure.
Pour simuler ces défauts, on propose de jouer sur les paramètres du mécanisme
virtuel proposé en partie 4.4.1 : ρ, le facteur de réduction entre θ̇m et θ̇c et h, le
paramètre de la spirale.

Une variation de ρ permet de simuler une friction trop forte ou un défaut dans le
mécanisme de transmission. On choisit ici de modéliser une perturbation soudaine
et répétable :

0 ≤ mod(θm, 2π) < 0, 17 ⇒ θ̇c = 0 (4.8)

où mod est la fonction modulo. Ceci impose qu’à chaque tour de θ̇m, θ̇c est mis
à 0 quelle que soit la commande pendant environ 10 degrés de rotation pour θm,
simulant par exemple un engrenage usé où l’on manquerait une dent tous les tours.
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On observe sur la figure 4.11 l’effet d’une telle perturbation. On notera que la vitesse
‖Vp/a‖ mesurée n’est jamais égale à 0, car la dynamique de déformation du tissu
empêche une décélération trop brutale (effet de filtrage passe bas).

Comme précédemment, puisque la vitesse ‖Vp/a‖ n’est pas régulée, la valeur
de V̄ n est nettement inférieure à 0,3 mm/s (V̄ n= 0,22 mm/s). Par ailleurs, la
perturbation sur la transmission mécanique entraîne des pics de vitesse, ce qui se
traduit par des valeurs d’erreur élevées : ε = 0,12 mm/s et εn = 0,10 mm/s. On
notera que ces valeurs sont plus faibles que les valeurs trouvées en boucle ouverte
sur blanc de poulet, mais sont difficilement comparables puisque les balayages ont
été réalisés à des endroits différents du tissu.

En boucle fermée, on note une nette amélioration du suivi de vitesse. V̄ n =
0,29 mm/s, avec ε = 0,10 mm/s et εn = 0,09 mm/s. En observant les courbes, on
constate également que le temps de remontée lorsqu’on a un pic de vitesse négative
résultant d’un défaut de transmission est plus court en boucle fermée qu’en boucle
ouverte.

Figure 4.11 – Evolution temporelle de ‖Vp/a‖ pour deux balayages en spirale avec
perturbation sur la transmission et Vd = 0,3 mm/s (en pointillés). En rouge, en
boucle ouverte. En bleu, sous asservissement de vitesse.

Une variation de h le long de la spirale permet de simuler des vibrations ou
frictions mécaniques dans le mécanisme de transformation du mouvement circulaire
en spirale. Ce type de perturbation est un phénomène haute fréquence, c’est
pourquoi on introduit une variation aléatoire rapide de h autour de sa valeur
nominale. La trajectoire Xp/0 n’est alors plus une spirale régulière, comme on peut
l’observer sur la figure 4.12a.

On notera que la variation à haute fréquence de h le long de la spirale induit,
en boucle ouverte, une vitesse moyenne du robot supérieure à la valeur cible de
0,3 mm/s (voir figure 4.12b). Comme on pouvait s’y attendre, V̄ n = 0,21 mm/s car
la vitesse ‖Vp/a‖ n’est pas régulée. Les erreurs RMS sont ici importantes, avec ε =
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0,14 mm/s et εn = 0,11 mm/s.
Sur la figure 4.13, on observe le comportement en boucle fermée. Ici encore,

la trajectoire Xp/0 est perturbée. Cependant, la vitesse le long de la courbe est
efficacement régulée autour de la valeur cible Vd = 0,3 mm/s puisque V̄ n =
0,30 mm/s. La variabilité de la vitesse est également diminuée, avec ε = 0,09 mm/s
et εn = 0,09 mm/s.

Figure 4.12 – Trajectoire en spirale parcourue en boucle ouverte sur blanc de
poulet avec perturbation sur h. Vd = 0,3 mm/s (en pointillés).

Figure 4.13 – Trajectoire en spirale parcourue en boucle fermée sur blanc de poulet
avec perturbation sur h. Vd = 0,3 mm/s (en pointillés).

Si l’on combine les deux perturbations, on peut obtenir une bonne estimation de
la robustesse de l’algorithme de commande avec un mécanisme réel. Les figures 4.14
et 4.15 présentent les résultats de balayages perturbés réalisés en boucle fermée
avec la double perturbation sur h et sur la transmission, respectivement sur blanc
de poulet et foie de bœuf. Dans les deux cas, la régulation de vitesse est efficace
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puisque V̄ n= 0,29 mm/s. Sur blanc de poulet, les valeurs de ε et εn sont égales
à 0,10 mm/s. Elles sont plus faibles sur foie de bœuf (ε = 0,05 mm/s et εn =
0,03 mm/s).

Figure 4.14 – Trajectoire en spirale parcourue en boucle fermée sur blanc de poulet
avec perturbations sur h et sur la transmission. Vd = 0,3 mm/s (en pointillés).

Figure 4.15 – Trajectoire en spirale parcourue en boucle fermée sur foie de bœuf
avec perturbations sur h et sur la transmission. Vd = 0,3 mm/s (en pointillés).

Les résultats présentés dans cette partie montrent que, même en présence de
perturbations mécaniques gênant la bonne réalisation de la spirale, la régulation de
la vitesse par asservissement visuel est efficace. Comme souligné dans le chapitre 2,
l’algorithme de mosaicing est sensible aux accélérations. Ainsi, une régulation de la
vitesse de translation permet de préserver la faisabilité et la qualité des mosaïques.
Par ailleurs, puisque la trajectoire est contrainte à une spirale, on pourrait envisager
de modifier l’algorithme de mosaicing afin d’intégrer un a priori de trajectoire. Il
pourrait alors être avantageux de suivre la consigne de vitesse de manière robuste afin
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de rester le plus proche possible de la trajectoire connue a priori par l’algorithme.

4.5 Conclusion

Dans ce chapitre, on a présenté un algorithme d’asservissement visuel pour la
commande de la position d’une sonde d’endomicroscopie relativement à un tissu
mou. L’asservissement n’utilise pas de modèle particulier ni de détection de points
d’intérêts dans les images. Il constitue une solution originale au problème de la
réalisation de mosaïques d’images endomicroscopiques sur tissu mou.

L’utilisation d’un algorithme d’asservissement visuel pour commander la
trajectoire de la sonde permet de rejeter les déformations du tissu considérées
comme une perturbation. Le bon contrôle de la trajectoire permet de s’assurer
que l’on couvre effectivement la zone voulue sans laisser de trous, ce qui permet
de réaliser des mosaïques optimisées hors ligne afin d’obtenir une image de grande
qualité. Par ailleurs, la régulation de la vitesse de parcours le long de la trajectoire
permet également de rendre le calcul de mosaïque plus robuste. Les mosaïques ainsi
construites ont une forme et une taille bien contrôlées. In fine, on peut construire
des mosaïques d’images endomicroscopiques comportant plus de 1500 images, ce
qui est cinq fois plus que la plus grande mosaïque d’images endomicroscopiques
trouvée dans la littérature (300 images, mouvement de balayage réalisé à la main
dans [Loewke 2011]).

On a également proposé une évolution de cet algorithme permettant de
commander la vitesse de translation le long d’une trajectoire contrainte. A l’aide
du robot TX40, on a ainsi pu simuler un système transformant la rotation d’un
moteur en un mouvement de spirale (ceci prendra tout son sens au chapitre 5). La
trajectoire de la sonde est ici contrainte sur la spirale et l’on parvient à contrôler
précisément la vitesse de translation de la sonde le long de la trajectoire, en dépit de
défauts mécaniques simulés (frottement, défauts dans la transmission). On produit
in fine de meilleures mosaïques puisque le calcul de celles-ci repose sur la première
estimation temps-réel, laquelle est très sensible aux variations de vitesse.

Les perspectives sont, d’une part, l’intégration du modèle de déformation des
tissus développé dans le chapitre 3 dans la boucle d’anticipation et, d’autre part,
l’application de notre solution à des systèmes intégrés laparoscopiques afin de
tester la robustesse des algorithmes de commande proposés dans un environnement
chirurgical réel. Ce dernier point fait l’objet du chapitre suivant.
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Cette thèse porte sur la robotisation de la réalisation de mosaïques d’images
endomicroscopiques. Dans les chapitres précédents, nous avons identifié les
principaux problèmes que posent la réalisation de cette tâche sur un banc
d’expérimentation ex-vivo : contrôle des mouvements de la sonde au niveau
microscopique, déformation des tissus au contact de la sonde d’imagerie.

Dans ce chapitre, nous présentons l’application pratique de ces résultats dans le
cadre clinique d’une cœlioscopie exploratoire. Il n’est plus question ici de produire les
mouvements grâce à un robot industriel en raison de la contrainte de mini-invasivité.



78 Chapitre 5. Application à des instruments laparoscopiques

Pour ce faire, on intègre des actionneurs dans un instrument laparoscopique dédié
afin de mettre en mouvement la sonde.

Une opération laparoscopique dans la cavité abdominale consiste à réaliser
des petites incisions (typiquement de quelques millimètres) afin d’y introduire des
instruments via une canule appelée « trocart ». L’opération est menée sous vision
endoscopique (voir la figure 5.1). Les instruments utilisés ont un diamètre de 5 à 10
millimètres.

Figure 5.1 – Schéma d’une biopsie optique en cœlioscopie, vue en coupe transverse.

La figure 5.1 illustre les problèmes en jeu lors d’une biopsie optique réalisée
en laparoscopie dans l’abdomen. Premièrement, les instruments doivent être de
diamètre réduit. On préfère en général aujourd’hui des instruments de 5 mm
de diamètre, moins traumatiques pour le patient que les instruments anciens de
10 mm. Le but étant ici de réaliser des biopsies optiques sur divers organes
de la cavité abdominale, il est nécessaire de choisir la structure générale de
l’instrument de manière appropriée. Notamment, le nombre de degrés de liberté
internes (ie. à l’intérieur de la cavité abdominale) est choisi afin de garantir un
macropositionnement aisé de la sonde qui permet d’éviter plusieurs incisions pour
accéder à différents organes lors d’une même opération.

Au niveau microscopique, deux problèmes distincts se posent : d’une part, il
est nécessaire de se stabiliser sur les organes cibles. En effet, les mouvements des
organes de la cavité abdominale peuvent atteindre plusieurs centimètres d’amplitude
à une fréquence variant entre 0,2 et 1 Hz, principalement à cause de la respiration
et des mouvements péristaltiques. La réalisation d’une mosaïque de 3 mm2 à une
vitesse de 0,3 mm/s prenant environ 1 minute (voir partie 2.3.1, page 20), les
mouvements physiologiques ne peuvent être ignorés et doivent être compensés.
D’autre part, il n’est pas possible de produire des mosaïques exploitables sans
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déplacer de façon précise la sonde à la surface du tissu. Il est donc nécessaire
d’intégrer dans l’instrument des actionneurs qui permettent de positionner la sonde
à l’échelle microscopique.

5.1 Etat de l’art

Bien que de nombreuses études aient à ce jour montré l’utilité des
systèmes d’endomicroscopie confocale fibrée en gastroentérologie [Wallace 2009,
De Palma 2009] et en dermatologie [Piyawattanametha 2009, Loewke 2009], il
n’existe à ce jour aucune approche proposant de réaliser des biopsies optiques
grand champ dans la cavité abdominale. Les systèmes mis au point à l’Université
d’Arizona [Tanbakuchi 2009, Wu 2012] se rapprochent de cette application puisqu’ils
permettent de prendre des images in vivo des ovaires. Cependant, ils ne sont
pas dotés d’un système de balayage de la sonde et donc ne permettent que de
prendre des images avec un champ de vision réduit. De la même manière, un
instrument laparoscopique tenu à la main a récemment été présenté par une
équipe de l’Imperial College à Londres [Latt 2011, Latt 2012]. Ce système, encore
une fois, ne permet que de l’imagerie à champ restreint. La recherche effectuée
par cette équipe va toutefois dans le sens de l’élargissement du champ de vision
avec le développement d’un macropositionneur à 5 degrés de liberté internes, le
« i-Snake » [Kwok 2010, Newton 2012].

Navigation et positionnement de la sonde

Le dispositif de biopsie optique envisagé dans ce travail est un système
« généraliste », dans le sens où le but est de réaliser des biopsies sur différents
organes de la cavité abdominale et notamment sur tout le péritoine. L’accès aux
organes est cependant gêné par l’abord laparoscopique, puisque certains degrés de
liberté sont contraints du fait du passage dans un trocart.

Le système de biopsie optique de [Tanbakuchi 2009] est un système rigide, mais
il ne vise qu’une application bien précise en gynécologie. Ainsi, il est possible de
choisir l’endroit où l’on place le trocart afin de garantir l’accès à la zone à imager.
Dans le cadre d’une chirurgie exploratoire, on peut être conduit à imager la surface
d’un grand nombre d’organes. Ainsi, la présence de degrés de liberté internes est
souhaitable.

La cœlioscopie exploratoire est une pratique clinique courante dans de multiples
centres à travers le monde. Elle permet d’examiner et de biopsier de nombreux sites
sur maints organes de la cavité abdominale [Hori 2008, Muntean 2009] en ayant
recours, dans certains cas, à un endoscope angulé pour visualiser les endroits reculés
comme le cul-de-sac de Douglas.

Le système i-Snake [Kwok 2010] est un système à 5 degrés de liberté internes
permettant une grande diversité de mouvements dans la cavité abdominale. Il a été
montré récemment que, dans le cas d’un accès vaginal, il est possible de couvrir
88% de la cavité abdominale avec une sonde de biopsie optique placée dans son
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canal opérateur [Newton 2012]. Cependant, cet instrument est encombrant (12 mm
de diamètre) et son contrôle est complexe. De plus, dans ce type de système, les
mêmes moteurs sont utilisés pour les déplacements macroscopiques nécessaires à
l’exploration de la cavité abdominale et les déplacements microscopiques nécessaires
à la réalisation de mosaïques. On préfèrera un découplage des mouvements
microscopiques et macroscopiques, qui permet de choisir des actionneurs adaptés
aux deux types de mouvements.

Compensation des mouvements physiologiques

Les mouvements physiologiques deviennent rapidement problématiques lorsqu’il
est question de réaliser des gestes précis au contact des organes. Ils ont en effet
une amplitude de plusieurs centimètres dans certains cas, avec une fréquence de
l’ordre du Hertz. Le problème de la compensation des mouvements physiologiques
pour opérer sur le cœur a notamment été largement étudié. Historiquement, les
premiers compensateurs étaient simplement des compensateurs mécaniques passifs
(systèmes Octopus de Medtronic, par exemple). Les mouvements résiduels trop
importants ont encouragé les équipes de recherche à développer des systèmes actifs
complexes [Ginhoux 2005, Cagneau 2007, Dominici 2008, Bachta 2009, Florez 2011]
permettant de réduire les efforts d’interaction et les mouvements résiduels.

Parallèlement à ces méthodes actives, des systèmes de suivi ont également été
développés. Il s’agit d’estimer à l’image le mouvement de l’organe cible afin de le
suivre dans son mouvement et ainsi de donner au praticien l’impression d’une scène
fixe pour faciliter l’opération [Stoyanov 2004, Ott 2009, Richa 2011]. Ce type de
méthode a été appliqué pour une compensation au niveau microscopique en utilisant
un microscope confocal [Lee 2008]. La compensation au niveau microscopique
nécessite cependant une dynamique très importante (dans le cas de [Lee 2008], une
caméra haute vitesse à 1000 images par seconde et un actionnement piézoélectrique
ont été nécessaires), ce qui est difficile à obtenir en laparoscopie. De plus, un retard
de calcul entraînant un défaut de compensation pourrait avoir comme conséquence
une perte de contact entre la sonde et le tissu, et donc une perte d’image.

Enfin, il est possible de réduire les mouvements physiologiques en utilisant
un asservissement en effort [Latt 2011, Florez 2012, Latt 2012]. Cette stratégie
nécessite d’estimer avec précision les efforts en bout d’instrument afin de garantir
une interaction à force constante. Plusieurs problèmes se posent dans le cas des
biopsies optiques en laparoscopie. D’une part, ces prototypes agissent selon un
seul axe alors que les mouvements des organes dans la cavité abdominale sont
libres. D’autre part, si l’on veut pouvoir compenser des mouvements dans différentes
directions, les efforts tangentiels de friction sonde/tissu lors du balayage s’ajoutent
aux efforts normaux de compression du tissu et il est difficile de les différencier.
Enfin, l’intégration d’un capteur d’efforts en bout d’instrument laparoscopique
est un problème complexe encore à l’étude dans la communauté scientifique
internationale [Peirs 2004, Kübler 2005, Puangmali 2008].

A travers le parcours de l’état de l’art, on peut apprécier la complexité



5.1. Etat de l’art 81

technologique inhérente à un système de compensation actif. Dans ce travail, on
présente un système mécanique passif permettant de compenser les mouvements
des organes de la cavité abdominale. Le principe de ce système ainsi que les tests
de validation in vivo sont présentés en partie 5.2.

Micropositionnement

Si l’on considère que l’on dispose d’un système de compensation des mouvements
physiologiques fonctionnel le problème du micropositionnement de la sonde se
résume à l’intégration d’actionneurs dans l’instrument permettant de réaliser les
micro-mouvements désirés (quelques millimètres de débattement, dynamique lente)
relativement à un corps appartenant au système de stabilisation. De nombreuses
solutions existent, telles que les transmissions mécaniques (arbre rigide, câbles,
hydraulique, pneumatique), les alliages à mémoire de forme, les actionneurs
piézoélectriques ou encore des micro-moteurs intégrés dans l’instrument.

Dans [Nakamura 1995, Aramaki 1995, Sars 2010, Hassan-Zahraee 2011] l’effet
mémoire de forme de structures en NiTi est utilisé pour produire un mouvement.
Il est nécessaire pour utiliser l’effet mémoire de forme de chauffer le matériau à des
températures élevées. Ainsi, dans la plupart de ces prototypes s’est posé le problème
de la dissipation thermique et de la sécurité du patient. Dans [Webster 2006,
Dupont 2010] l’effet superélastique du matériau est utilisé, en combinant plusieurs
tubes préformés que l’on déplace les uns par rapport aux autres pour produire un
mouvement contrôlé. Cette approche est intéressante, mais son contrôle est complexe
et nécessite un bloc moteur conséquent, puisque l’on a besoin de 2 moteurs (une
rotation et une translation) par tube actionné.

A contrario, il est possible de produire un mouvement à l’extrémité proximale
de l’instrument pour le transmettre à l’extrémité distale. Dans [Peirs 2002,
Degani 2006, Ott 2011] une transmission à câbles permet de mobiliser l’extrémité
de l’instrument. Cette approche est simple mais imprécise à l’échelle microscopique
car du jeu peut intervenir dans le système de câbles. Les systèmes
présentés dans [Ruzzu 1998, Peirs 2000, Okayasu 2005, Ikeuchi 2009] utilisent une
transmission pneumatique ou hydraulique. L’utilisation d’air médical ou de liquide
physiologique permet de garantir la sécurité du patient en cas de fuite.

Dans cette thèse, nous avons conçu et réalisé deux prototypes pour le
micropositionnement de la sonde. Le premier utilise une transmission hydraulique et
des ballons fixés à l’extrémité distale. Ce système à deux degrés de liberté est décrit
dans la partie 5.3. Le second prototype est un prototype à un seul degré de liberté
avec un mouvement contraint en spirale. Il utilise un mécanisme transformant la
rotation proximale en une translation en spirale a l’extrémité distale. Il est décrit
dans la partie 5.4.
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5.2 Macropositionnement et stabilisation

Pour chacun des deux prototypes réalisés, le système de macropositionnement
et de stabilisation proposé a la forme d’un instrument laparoscopique classique tenu
en main par le chirurgien. Il est inséré dans la cavité abdominale via un trocart de
5 mm (voir figure 5.2).

Figure 5.2 – Schéma de la structure générale de l’insutrument.

5.2.1 Macropositionnement

Le macropositionneur a pour but de permettre de placer la sonde d’imagerie
au contact des organes cibles. Les grands mouvements nécessaires aux déplacements
dans la cavité abdominale sont réalisés à la main par le chirurgien. Lors de procédures
laparoscopiques classiques, le chirurgien est capable avec un laparoscope rigide
standard de voir, parfois en champ très proche, la majorité des organes de la cavité
abdominale. Rajouter un degré de liberté en flexion à l’extrémité de l’instrument
semble donc suffisant pour approcher les différents organes de la cavité abdominale
avec une incidence proche de la normale (voir figure 5.3).

Si la présence d’un seul degré de liberté interne semble suffire puisque
l’instrument est libre de tourner dans le trocart, cela ne facilite pas la réalisation
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Figure 5.3 – Comparaison des approches macroscopiques utilisant un laparoscope
standard et un laparoscope orientable.

du geste par le chirurgien. Un plus grand confort de réalisation des gestes peut
être obtenu en utilisant un système à deux degrés de liberté internes (par exemple
deux flexions selon des directions perpendiculaires). Ce choix purement ergonomique
n’a a priori aucune incidence sur le plan fonctionnel et a donc sa place dans une
perspective de prototype industriel, mais pas dans les prototypes de preuve de
concept de laboratoire présentés ici.

5.2.2 Stabilisation sur les organes

Nous avons développé un système mécanique passif pour compenser les
mouvements physiologiques. Ce système est bien adapté aux mouvements
physiologiques de la cavité abdominale, principalement dus à la respiration qui a
une bande passante de l’ordre du Hz. Dans le cas de mouvements cardiaques à plus
haute fréquence, un système actif devient nécessaire.

Le principe consiste à attacher un tube à l’extrémité du macropositionneur (voir
figure 5.2). Ce tube permet d’appliquer une légère pression sur l’organe cible afin de
le rendre solidaire de ses mouvements par adhérence due aux frottements. Ainsi, la
qualité du balayage sonde/tissu dépend essentiellement de la précision du contrôle
du mouvement relatif entre la sonde et le tube de stabilisation. Cette approche
de la compensation des mouvements physiologiques a fait l’objet d’un dépôt de
brevet [Rosa 2011].

Contrairement aux systèmes de stabilisation mécanique comme l’Octopus
(Medtronic, USA), le système proposé ici intègre une flexibilité en amont. Cette
flexibilité permet au tube de stabilisation de suivre en partie les mouvements de
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l’organe cible et non de le contraindre uniquement. Dans l’architecture du système,
la flexibilité est intégrée dans la partie béquillable du macropositionneur : il suffit
de détendre légèrement les câbles afin diminuer la raideur du mécanisme et ainsi
permettre sa flexion libre.

5.2.3 Validation expérimentale in vivo

Les performances du système de macropositionnement et de stabilisation ont
été validées lors d’essais d’expérimentation animale (après approbation du comité
d’éthique de l’IMM Recherche, voir l’annexe C).

Macropositionnement et accès

L’accès macroscopique a été évalué qualitativement à l’aide d’un essai sur
modèle porcin. Une première expérience a confirmé qu’un simple endoscope droit
permettait de visualiser l’ensemble des 9 quadrants de la cavité abdominale (voir
figure 5.4). Cependant, comme on pouvait s’y attendre, certaines zones importantes
ne peuvent être visualisées que de manière tangentielle, c’est le cas notamment des
zones péritonéales proches du trocart. Un instrument droit contenant la sonde est
donc exclu puisque celle-ci doit entrer en contact avec le tissu en faisant un angle
suffisamment petit avec la normale au tissu.

Figure 5.4 – Division de l’abdomen en 9 quadrants.

L’utilisation d’un instrument béquillable permet de valider l’approche proposée.
L’expérience consiste à fixer une sonde Cellvizio dans un instrument de 5 mm de
dimaètre à deux degrés de liberté internes (flexions perpendiculaires à l’axe de
l’instrument). On effectue premièrement une exploration de la cavité abdominale
avec les deux degrés de liberté bloqués, comme si la sonde était dans un instrument
droit. On constate qu’il est aisé d’imager la surface des organes directement présents
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sous l’ombilic de manière satisfaisante (on ne se préoccupe pas ici de réalisation
de mosaïques, mais simplement d’accessibilité). La surface d’une bonne partie des
organes est accessible, mais pas toujours avec un angle satisfaisant. Certaines zones
doivent être dégagées à l’aide d’un instrument, et d’autre ne sont pas du tout
accessibles.

En libérant un degré de liberté, on peut imager une part significativement plus
importante des organes de la cavité abdominale. Cette technique rend en particulier
accessible la partie du péritoine pariétal située à proximité du trocart (voir
figure 5.5). En combinant les rotations propres de l’instrument avec la commande
du béquillage de l’instrument, on peut orienter la sonde perpendiculairement
à la plupart des surfaces rencontrées. Lorsqu’on débloque le second degré de
liberté interne, on gagne en confort puisque l’on n’a plus besoin de faire tourner
l’instrument, mais on ne gagne pas significativement en accès interne.

Figure 5.5 – Comparaison des approches macroscopiques avec instrument droit
ou béquillé pour imager une zone du péritoine pariétal proche du trocart. La zone
d’intéret est inaccessible avec un instrument droit sans forcer sur la paroi abdominale
du patient (en haut), alors que le béquillage permet d’y accéder facilement (en bas)

Avec un ou deux degrés de liberté internes, on est donc capable d’imager le
péritoine pariétal dans les différents quadrants ainsi que le foie, l’estomac, les
intestins (gros intestin et intestin grêle), la vésicule biliaire et le pancréas.
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Stabilisation

La performance de stabilisation a été évaluée de manière quantitative, grâce à
l’utilisation des images Cellvizio.

En retirant le tube de stabilisation distal du prototype testé, on observe combien
les mouvements physiologiques posent problème pour la réalisation d’une mosaïque.
En effet, il est alors très difficile de stabiliser les images Cellvizio sur l’organe pendant
plus d’une seconde, ce qui est le temps caractéristique entre deux respirations du
patient. On observe sur la figure 5.6 des images Cellvizio successives prises sur la
vésicule biliaire sans stabilisation. Entre la première et la dernière image, le champ
de vision change complètement alors qu’il ne s’est écoulé que 400 millisecondes.
L’utilisation d’un instrument laparoscopique pour stabiliser l’organe, par exemple
une pince, ne donne pas de meilleurs résultats, en particulier du fait que cela nécessite
une coordination très précise de la part du chirurgien.

Figure 5.6 – Images Cellvizio prises sur la vésicule biliaire d’un cochon sans
stabilisation. a : t0 ; b : t0 + 0,08 s ; c : t0 + 0,17 s ; d : t0 + 0,25 s ; e : t0 +
0,34 s ; f : t0 + 0,42 s.

L’ajout du tube de stabilisation à l’extrémité de l’instrument permet de réduire
significativement l’influence des mouvements physiologiques. La figure 5.7 présente
des images Cellvizio acquises sur l’estomac du cochon avec le tube de stabilisation.
On observe que l’image reste stable pendant 5 secondes pour cet exemple, soit
largement plus qu’un cycle respiratoire.

Le mouvement résiduel, c’est à dire la part du mouvement physiologique non
compensé, peut être estimé en calculant les distances maximales entre images
pendant une séquence fixée. Le tableau 5.1 rassemble les résultats obtenus sur
différents organes et pour différentes durées d’acquisition. Le mouvement résiduel
reste dans tous les cas inférieur à 60 microns, ce qui représente environ le quart du
champ de vision. Lorsque la flexibilité est bloquée, on observe une amplitude des
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Figure 5.7 – Images Cellvizio prises sur l’estomac d’un cochon avec stabilisation.
a : t0 ; b : t0 + 1,02 s ; c : t0 + 2,05 s ; d : t0 + 3,07 s ; e : t0 + 4,10 s ; f : t0 + 5,12
s.

Organe Durée (s) Flexibilité Amax (µm)
intestin 5 Oui 17
intestin 4 Oui 39
pancréas 12 Oui 10
péritoine 8 Non 30
péritoine 6 Non 25

foie 30 Non 22
foie 30 Non 60

Tableau 5.1 – Amplitude maximale Amax du mouvement résiduel pour différents
essais de stabilisation. Les amplitudes sont mesurées par recalage entre les images.

mouvements résiduels légèrement supérieure, mais toujours acceptable. Cepepdant,
on est obligé pour cela d’appuyer fortement sur le tissu et on risque donc de
l’endommager. On préfèrera donc conserver la flexibilité dans la structure de
l’instrument.

5.2.4 Conclusion

Dans cette partie, on a présenté une structure générale d’instrument permettant
de positionner la sonde au contact des tissus de la cavité abdominale ainsi que
de compenser leurs mouvements. Une validation expérimentale sur modèle animal a
permis de vérifier la bonne accessibilité aux organes avec cet instrument. Par ailleurs,
on a également pu quantifier la performance de la stabilisation. Avec un mouvement
résiduel faible (moins d’un quart du champ de vision), on peut considérer que le
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système de stabilisation est fonctionnel.
Dans les parties 5.3 et 5.4, on décrira des dispositifs permettant d’imprimer un

mouvement à la sonde relativement au tube de stabilisation du micropositionneur.

5.3 Micropositionneur hydraulique à 2 degrés de liberté

Ce prototype de micropositionneur utilise une transmission hydraulique et un
sysème à ballonnets. Il produit des mouvements à deux degrés de liberté relativement
au tube de stabilisation du micropositionneur.

5.3.1 Principe de fonctionnement

Le principe consiste à placer 3 ballons positionnés à 120 degrés autour du faisceau
de fibres afin de fléchir celui-ci en gonflant/dégonflant les ballons. Les ballons utilisés
sont identiques à ceux utilisés en angioplastie pour dilater un vaisseau sanguin
bouché ou écarter un stent lors de sa pose.

Figure 5.8 – Principe de fonctionnement du micropositionneur hydraulique avec
deux ballons. a : les deux ballons ont le même volume, la sonde est au centre de son
espace de travail ; b : un ballon est gonflé et l’autre dégonflé, la sonde se déplace.

Le principe de fonctionnement est illustré sur la figure 5.8 dans le cas simplifié de
2 ballons diamétralement opposés. La figure 5.9 présente une vue CAO du prototype
conçu avec 3 ballons à 120 degrés autour du faisceau de fibres, semblablement au
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prototype présenté dans [Ruzzu 1998]. Il permet de produire un mouvement à deux
degrés de liberté, sur une calotte de sphère que l’on assimilera localement à un plan.
Les ballons utilisés (Balt Extrusion, France) sont montés à l’extrémité distale d’un
cathéter d’1 mm de diamètre et ont un diamètre de 4 mm lorsqu’ils sont gonflés
au maximum. Une fois remplis, les ballons sont bouchés à l’aide d’un bouchon et
maintenus dans une position droite grâce à des fils de NiTi en phase superélastique
(voir figure 5.8). Le détail de la conception est décrit dans l’annexe A.

Figure 5.9 – Vue CAO du prototype de micropositionneur. Le tube externe a un
diamètre de 5 mm, il s’insère à l’extrémité distale de l’instrument à l’intérieur du
tube de stabilisation (voir figure 5.8).

5.3.2 Contrôle des micro-mouvements

Dans [Ruzzu 1998], la transmission est pneumatique, avec une microvalve
intégrée à l’extrémité distale afin de réguler la pression dans les ballons. Dans notre
cas, on préfère une transmission hydraulique afin de s’affranchir de cette microvalve
et travailler en circuit fermé. A l’échelle du système (quelques millimètres) et
pour des petites variations de pression, l’eau est considérée comme un fluide
incompressible. Ainsi, une fois le cathéter rempli d’eau, le volume injecté à
l’extrémité proximale est égal au volume du ballon. Les volumes sont contrôlés par
3 seringues, montées sur des platines linéaires de précision (voir figure 5.10). On
contrôle donc les trois volumes v1, v2 et v3 à travers la vitesse des platines linéaires
(ẋ1, ẋ2, ẋ3).

Modèle cinématique inverse

On cherche à établir un modèle liant la vitesse des platines linéaires (ẋ1, ẋ2, ẋ3)

à la vitesse de la sonde Vr/0 = (Vx, Vy) dans le repère image. On considère les
trois repères représentés dans la figure 5.11, à savoir le repère (ux, uy) attaché
au tube externe du micropositionneur, le repère image (uxi, uyi) et le repère
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Figure 5.10 – Photographie du système de contrôle du volume des ballons utilisant
des seringues remplies d’eau fixées sur des platines linéaires.

(u1, u2, u3) qui correspond aux trois directions privilégiées des ballons. La direction
u1 (respectivement u2 et u3) est celle dans laquelle la sonde bouge dans le repère
(ux, uy) lorsque le ballon 1 (respectivement 2 et 3) est gonflé seul depuis la position
de repos (au centre de l’espace de travail, v1 = v2 = v3).

Figure 5.11 – Repères attachés au micropositionneur et à l’image.

Puisque les déplacements en jeu sont petits, on admet que la relation entre
les volumes des ballons et la position de la sonde est linéaire. De plus, puisque
l’on considère l’eau comme incompressible, la vitesse des platines linéaires est
proportionnelle à la dérivée temporelle du volume des ballons. Ainsi, on peut écrire :

(
Vx

Vy

)
= c

(
cos θ − sin θ

sin θ cos θ

)
B



ẋ1
ẋ2
ẋ3


 , (5.1)
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où c est une constante de proportionnalité, θ est l’angle entre ux et uxi (voir
figure 5.11) et B est une matrice dont les colonnes sont les projections de u1, u2 et
u3 dans le repère (ux, uy) :

B =

(√
3
2

−
√
3

2 0
1
2

1
2 −1

)
. (5.2)

L’équation 5.1 est un système de 2 équations à 3 inconnues. Il est donc nécessaire
d’ajouter une contrainte supplémentaire afin de le résoudre. On choisit d’imposer que
la somme des volumes des trois ballons soit constante dans le temps, soit v1+v2+v3 =

v. Puisque les volumes des ballons sont proportionnels aux positions des platines
linéaires (une fois la position d’origine réglée lorsque la sonde est au centre de son
espace de travail), ceci revient à imposer ẋ1 + ẋ2 + ẋ3 = 0. Ainsi, on peut inverser
l’équation 5.1 pour obtenir :



ẋ1
ẋ2
ẋ3


 =

1

3c




√
3 1

−
√
3 1

0 −2



(

cos θ sin θ

− sin θ cos θ

)(
Vx

Vy

)
. (5.3)

Calibration et commande

La calibration du modèle établi dans l’équation 5.3 nécessite d’identifier les
paramètres c et θ. Ceci est réalisé grâce au banc d’expérimentation présenté
figure 5.12. On n’utilise ici que l’extrémité distale de l’instrument, à savoir le
micropositionneur hydraulique seul.

Figure 5.12 – Banc d’expérimentation du micropositionneur hydraulique. A
gauche : vue générale. A droite : vue de l’extrémité distale de la sonde en contact
avec un papier marqué à l’acriflavine.

On réalise cette calibration d’une manière semblable à la calibration de l’angle
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sonde-robot dans la partie 4.2.2 (page 59). Premièrement, on met la sonde en contact
avec un environnement fluorescent rigide. On programme une vitesse constante
Vx = V0 de la sonde que l’on convertit en vitesses des platines linéaires grâce à
l’équation 5.3 avec c = 1 et θ = 0 choisis arbitrairement. L’algorithme de mosaicing
est alors utilisé pour reconstituer la trajectoire de la sonde. La trajectoire obtenue
est ajustée sur une ligne droite dont l’angle par rapport à uxi est −θ et la longueur
est V0T

c , avec T la durée de l’essai.

Figure 5.13 – Trajectoire image reconstituée d’un balayage sur papier en utilisant
le modèle cinématique inverse calibré. En bleu : trajectoire image Xp/a. En noir
(pointillés) : trajectoire de référence.

La figure 5.13 présente le résultat d’un balayage sur papier selon deux directions
perpendiculaires effectué en boucle ouverte avec le modèle cinématique inverse
calibré. On observe que la trajectoire Xp/a reconstituée n’est pas parfaite, ce qui
est dû aux approximations de modélisation. On va donc appliquer l’algorithme
d’asservissement visuel de la partie 4.3 afin de commander la trajectoire de la sonde.
La loi de commande est inchangée, si ce n’est qu’on intercale le modèle cinématique
afin de calculer la vitesse des platines linéaires (ẋ1, ẋ2, ẋ3) à partir de la vitesse de
commande Vr/0 (voir équation 4.2 et figure 4.1, page 62). Le schéma de commande
complet est présenté dans la figure 5.14.

5.3.3 Validation expérimentale

Le principe d’actionnement hydraulique en boucle ouverte a été validé
expérimentalement in vivo lors d’un essai d’expérimentation animale. Le prototype
testé était une première version dans laquelle le micropositionneur était attaché à un
laparoscope béquillable, et non inséré dans un instrument dédié. Ainsi, le diamètre



5.3. Micropositionneur hydraulique à 2 degrés de liberté 93

Figure 5.14 – Schéma de commande du micropositionneur hydraulique à ballonnets
par asservissement visuel. MCI représente le modèle cinématique inverse de
l’équation 5.3, avec Vr/0 = (Vx Vy)

T .

total de l’instrument était de 12 mm. La figure 5.15 présente une vue ex vivo du
prototype, tandis que la figure 5.16 présente les vues in vivo. On notera que le tube
de stabilisation est fendu sur le côté afin de pouvoir observer le mouvement de la
sonde sur les vidéos laparoscopiques.

Figure 5.15 – Prototype de micropositionneur attaché sur un laparoscope
béquillable

L’actionnement de la sonde donne des résultats satisfaisants in vivo, prouvant
ainsi la faisabilité du concept. Il a été possible de commander la position de la sonde
dans différentes directions et sur différents tissus. On notera toutefois que le volume
trop important de la pièce attachant la sonde aux ballons ne permet pas d’obtenir
un débattement suffisant.

La figure 5.17 présente une mosaïque calculée à partir d’un balayage réalisé en
boucle ouverte sur la surface de l’intestin. On ne dispose pas ici de vérité terrain
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Figure 5.16 – Vues in vivo du prototype au contact de l’intestin. A gauche : vue
depuis un laparoscope standard. A droite : vue depuis le laparoscope béquillable.

permettant de quantifier l’erreur de suivi, cependant on observe que l’alignement
entre micro-vaisseaux est correctement reconstruit dans la mosaïque (flèches noires).
La trajectoire de référence était ici un aller-retour en ligne droite. L’erreur de
suivi est donc importante (100 à 150 microns en moyenne sur le trajet retour) et
incompatible avec les objectifs de précision de suivi de trajectoire identifiés dans la
partie 2.3.1 et illustrés, pour un balayage de 3 mm carrés, sur la figure 4.4 (page 65).
Cette erreur est due d’une part aux erreurs de modélisation et d’autre part aux
déformations du tissu au contact de la sonde (voir chapitre 3). On propose dans la
suite d’utiliser le schéma d’asservissement visuel présenté sur la figure 5.14 pour les
compenser.

Figure 5.17 – Mosaique reconstituée à partir d’images prises in vivo sur la surface
de l’intestin (agent de constraste : fluorescéine). Les points rouges représentent la
position de chaque image, et la ligne jaune les contours de la première image.

La commande en boucle fermée a été testé sur le banc d’expérimentation ex vivo

présenté sur la figure 5.12, en utilisant des tissus mous marqués à l’acriflavine. La
figure 5.18 présente la trajectoire suivie par la sonde (estimée par mosaicing temps-
réel) lors d’un balayage ligne par ligne de 800x800 µm. La trajectoire commence
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au centre de l’espace de travail, au point (0, 0) et est dirigée vers le coin inférieur
gauche, à Xd = (−300,−300). Ensuite, le balayage ligne par ligne est réalisé.

Figure 5.18 – Trajectoire ligne par ligne effectuée sur tissu mou (blanc de poulet)
avec le prototype hydraulique sous asservissement visuel. En noir (pointillé) : Xd ;
En bleu : Xp/a

On observe une erreur de suivi largement supérieure aux résultats obtenus avec
le robot TX40 dans le chapitre 4. Ceci est principalement dû aux approximations
dans l’établissement du modèle cinématique inverse de l’équation 5.3 et à la faible
bande passante de l’actionnement hydraulique.

Cependant, l’erreur géométrique le long de la trajectoire (distance des points de
la trajectoire à la trajectoire de référence) est de 22 µm en moyenne, avec une valeur
maximale de 74 µm et un écart-type de 15 µm. Par conséquent, le recouvrement entre
images de lignes successives est suffisant pour pouvoir reconstituer une mosaïque
optimisée, comme on peut le voir sur la figure 5.19. La forme de la mosaïque est
proche du carré de 800x800 µm désiré, et elle ne contient pas de trou. Comme
précédemment (voir par exemple la figure 4.2, page 62), la mosaïque optimisée ne
présente pas de différences significatives avec la mosaïque temps-réel : la distance
entre la position de chaque image dans la mosaïque temps-réel et dans la mosaïque
optimisée est en moyenne de 20,2 µm, avec un maximum de 32 µm.

Par ailleurs, l’erreur angulaire entre la mosaïque temps-réel et la mosaïque
optimisée est en moyenne de 1,7 degrés, avec un maximum de 5,7 degrés et un
écart-type de 1,6 degrés, ce qui est sensiblement identique aux expériences réalisées
avec le robot TX40 dans la partie 4.3.2.
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Figure 5.19 – Mosaiques reconstituées à partir du balayage de la figure 5.18. A
gauche : mosaïque temps-réel. A droite : mosaïque optimisée. En bas, on observe
une réduction du flou sur les détails dans la mosaïque optimisée par rapport à la
mosaïque temps-réel.

5.3.4 Conclusion

Un prototype d’actionnement hydraulique a été présenté et validé
expérimentalement dans cette partie. Sa conception repose sur un principe
d’actionnement utilisant 3 ballonnets répartis à 120 degrés autour du faisceau de
fibres de la sonde, afin de fléchir celle-ci dans n’importe quelle direction du plan
normal.

Un modèle cinématique inverse simple a été établi en utilisant un contrôle
hydraulique en volume. Celui-ci a été testé et validé expérimentalement, ex vivo et
in vivo. Par ailleurs, l’algorithme d’asservissement visuel développé au chapitre 4 a
été appliqué sur le prototype hydraulique avec des résultats ex vivo encourageants.
Cependant, le volume de certaines pièces mécaniques ne permet pas d’avoir un
débattement suffisant pour couvrir une zone de 3 mm carrés.

Les travaux futurs pourraient porter sur la réalisation d’un micropositionneur
plus robuste et offrant de meilleures performances en terme de débattement, ainsi
que sur la validation expérimentale in vivo d’un prototype complet inséré dans un
macropositionneur avec stabilisation des mouvements physiologiques et commande
des micro-mouvements par asservissement visuel.
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5.4 Micropositionneur à 1 degré de liberté : « spiraleur »

On a montré dans la partie 3.3, en modélisant les déformations du tissu au
contact de la sonde d’imagerie, qu’une trajectoire en spirale permet de minimiser
l’influence de ces déformations. Le système à ballonnets présenté dans la partie
précédente est techniquement capable de réaliser une trajectoire en spirale, mais il
nous semble intéressant de réaliser un système de microactionnement en spirale à un
seul degré de liberté. En effet, il est important de limiter le nombre d’actionneurs,
d’une part pour une raison économique dans une perspective d’industrialisation,
d’autre part afin de limiter le nombre de causes de défaillance possibles (rappelons
qu’un dispositif médical invasif doit être stérilisé après chaque utilisation, dans
des conditions très éprouvantes pour les pièces électro-mécaniques [cir 2001]).
Développer un micropositionneur à un seul degré de liberté en forme de spirale
permettrait de passer de trois moteurs pour l’actionnement du dispositif hydraulique
à un seul, et ainsi d’augmenter la robustesse du dispositif tout en diminuant son coût.

Dans cette partie, on présente un tel système de micropositionnement : la
rotation d’un moteur est transmise depuis l’extrémité proximale à un mécanisme
distal qui transforme ce mouvement de rotation en un mouvement de translation en
spirale à l’extrémité de la sonde.

5.4.1 Principe de fonctionnement, conception

Le travail de conception (en particulier le calcul des formes des pièces
mécaniques) a été principalement réalisé par Mustafa Suphi Erden lors de son séjour
postdoctoral à l’ISIR. On ne présente donc ici que le principe de fonctionnement du
système, le détail de sa conception est donné dans l’annexe B.

Figure 5.20 – Principe mécanique permettant la génération du mouvement en
spirale à l’extrémité de la sonde.
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Nous nous intéressons tout d’abord au mécanisme de transformation du
mouvement. Il consiste à transformer une rotation proximale en un mouvement
de translation distal selon une spirale d’Archimède (distance égale entre
branches successives). Ce mouvement est obtenu en combinant deux mouvements
élémentaires : une translation circulaire et une distance à l’axe de rotation
proportionnelle à l’angle de rotation. La solution proposée est illustrée en figure 5.20.
Elle est fondée sur l’utilisation d’une came (en marron) qui vient tourner autour
d’une structure conique (en vert) rajoutée sur la tête de sonde. La came est liée au
tube externe du micropositionneur (non représenté ici) par un pas de vis. Le tube
externe étant immobile, la rotation de la came entraine un mouvement hélicoïdal de
celle-ci. Ainsi, la came tourne en avançant au contact de la structure conique ce qui,
puisque le faisceau de fibres est légèrement flexible, produit une translation circulaire
de la tête de sonde avec un rayon croissant en fonction de l’angle de rotation. On a
bien un mouvement de spirale, dont l’équation dépend de la forme de la structure
conique (voir annexe B). On notera que, comme précédemment, le mouvement se
fait selon une calotte sphérique que l’on assimile localement à un plan. Le faisceau de
fibres est fixé dans le tube du micropositionneur en amont, ce qui garantit l’absence
de rotation selon son axe propre (le faisceau de fibres est très rigide en torsion).

Des résultats encourageants avec un premier prototype à l’échelle 5 (voir
l’annexe B) ont mené à la réalisation d’un prototype à l’échelle 1, en utilisant des
pièces usinées et des pièces métalliques prototypées par frittage. Afin de limiter les
difficultés techniques déjà importantes avec ce micro-mécanisme, ce prototype a été
réalisé dans un instrument droit de 5 mm de diamètre, sans béquillage ni flexibilité
pour la stabilisation sur les organes. Il est présenté dans la figure 5.21.

Le prototype intègre à son extrémité proximale un moteur équipé d’un réducteur
et d’un codeur. On peut donc contrôler la vitesse de rotation de la came de manière
précise. Le facteur de réduction ρ entre θ̇m (vitesse de rotation du moteur) et θ̇c
(vitesse de rotation de la came) est estimé à 11

24 . Le pas du filetage sur la came et
l’angle de la structure conique sont calculés pour assurer une distance constante de
150 µm entre les branches de la spirale (voir annexe B).

5.4.2 Commande des micro-mouvements

Dans la partie 4.4 il a été question de la commande en vitesse d’un mécanisme
contraint à suivre une trajectoire en spirale. On reprend ici les résultats de cette
partie en remplaçant le mécanisme virtuel simulé par le robot TX40 par le prototype
du spiraleur.

L’avancée de la sonde selon la spirale est contrôlée par la vitesse de rotation
du moteur proximal θ̇m. Afin d’obtenir une spirale parcourue avec une vitesse
tangentielle V constante et un écart de 150 µm entre les branches, θ̇m doit suivre
l’équation suivante (voir partie 4.4 pour l’établissement de cette équation) :

θ̇m =
1

ρ

√
V

2ht
(5.4)
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Figure 5.21 – Photographies d’un prototype de spiraleur. En haut : vue générale
du prototype ; en bas : zoom sur l’extrémité distale démontée.

où h est le paramètre de la spirale, ici égal à 150
2π µm.

Des défauts mécaniques peuvent apparaître, soit dans la transmission du
mouvement soit au niveau du contact entre la sonde et la structure conique. Ceci
peut aboutir à une modification de la trajectoire (qui ne sera donc pas parfaitement
une spirale), mais également à une variation de la vitesse de translation. On a vu
dans les chapitres précédents qu’une telle variation peut gêner la réalisation de
mosaïques. Pour contrer ces défauts, on utilise donc l’algorithme d’asservissement
visuel présenté dans la partie 4.4.2 afin de commander précisément la vitesse de
translation le long de la spirale.
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5.4.3 Validation expérimentale

Les résultats préliminaires obtenus avec le prototype de spiraleur à l’échelle 5
sont disponibles dans l’annexe B. Dans cette partie, nous étudions la validation
expérimentale sur le prototype de spiraleur à l’échelle 1. Des essais ex vivo sont
réalisés sur un banc de caractérisation, puis des essais in vivo sont menés sur modèle
animal.

Réalisation de spirales

Le premier élément à vérifier est la bonne réalisation par le spiraleur d’un
mouvement de translation en spirale à l’extrémité de la sonde. Pour cela, des tests
sont réalisés sur un banc de caractérisation (voir figure 5.22). Le moteur est actionné
en boucle ouverte selon l’équation 5.4 et les positions de la sonde sont enregistrées
par une caméra CMOS. Une mesure de précision est réalisée grâce à une lentille
intercalée entre l’extrémité de la sonde et la caméra, ce qui permet une précision de
mesure d’environ 2.5 µm pour la position de la sonde.

Figure 5.22 – Banc expérimental pour la caractérisation du mouvement de la
sonde à l’extrémité du spiraleur.

Sur la figure 5.23, on observe l’enregistrement d’une trajectoire en spirale de
3 mm carrés parcourue à une vitesse de 0,19 mm/s. Cette valeur de vitesse est
inférieure aux 0,3 mm/s utilisés habituellement, mais permet tout de même de
parcourir la spirale entière en moins de deux minutes. On observe un décalage
important dans les premiers tours, puis un bon suivi de trajectoire ensuite. Le
mauvais début de trajectoire est dû à un défaut d’alignement de la sonde avec
l’axe du spiraleur lors de l’assemblage ce qui provoque momentanément une perte
de contact entre la sonde et la came. Sur l’ensemble de la trajectoire, le suivi est
correct (avec une marge d’erreur dans le positionnement de 40 µm) pour plus de
80% des images.
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Par ailleurs, la distance inter-branches (en omettant les deux premiers tours
faussés par le mauvais alignement mécanique) a une valeur maximale de 180 microns
et une valeur moyenne de 150 microns, soit la valeur cible. Les écarts à la spirale
de référence sont principalement dus au fait que certaines pièces mécaniques, en
particulier la came, ont été prototypées par frittage métallique. Par conséquent,
l’état de surface de ces pièces n’est pas assez fin pour permettre de parcourir
une spirale régulière. Une nette amélioration est attendue lorsque des pièces issues
d’usinage de précision seront utilisées.

Figure 5.23 – Trajectoire de la sonde reconstituée à partir des enregistrements du
banc de caractérisation.

La figure 5.24 présente une mosaïque réalisée ex vivo sur foie de bœuf en tenant
le prototype de spiraleur à la main. On observe toujours le même problème de
couverture au centre de la mosaïque. Par ailleurs, la dernière branche de la spirale
ne semble pas recouvrir la précédente. Un examen attentif des images Cellvizio
provenant des deux dernières branches de la spirale semble indiquer qu’il s’agit
d’une erreur de reconstruction. Ceci est probablement dû au fait que la vitesse de
translation de la sonde est commandée en boucle ouverte, ce qui peut entraîner des
erreurs dans le calcul de la mosaïque temps-réel.

Ces essais de caractérisation permettent de valider le design mécanique général,
à l’exception de l’alignement de la sonde avec l’axe du spiraleur. Celui-ci est difficile
à respecter car la sonde parcourt un trajet en "S" dans le spiraleur, et doit ensuite
être réalignée mécaniquement avec l’axe central du spiraleur. Des travaux en cours
de réalisation portent sur l’utilisation d’une partie métallique dans laquelle la sonde
est insérée, qui est ensuite déformée en "S" en utilisant une presse calibrée.

Des essais en situation réelle in vivo ont également été menés (voir la figure 5.25
pour une vue du système dans la salle d’opération). L’expérimentation a été réalisée
sur un modèle porcin de 50 kg sous anesthésie générale. L’utilisation du système
s’est avérée aisée, alors même que le chirurgien l’utilisait pour la première fois.
L’exploration a été menée par le chirurgien tenant le prototype dans la main, tandis
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Figure 5.24 – Mosaïque d’un balayage réalisé avec le prototype de spiraleur sur
foie de boeuf.

Figure 5.25 – Expérimentations in vivo. A gauche : prototype de spiraleur inséré
dans un trocart de 5 mm. A droite : écrans de visualisation (écran de gauche : vue
laparoscopique du spiraleur au contact du péritoine pariétal ; écran de droite : vue
Cellvizio).

qu’un assistant déclenchait à sa demande le départ du balayage en spirale.

La figure 5.26 présente deux mosaïques reconstruites à partir de balayages
réalisés in vivo. On remarque tout d’abord que la surface couverte dans les deux cas
est en accord avec les données de la partie 3.3.3 (page 50), à savoir respectivement
2,67 et 2,8 millimètres carrés, soit un ratio de couverture par rapport à la surface
attendue de 3 mm carrés de 0,89 et 0,93, respectivement. Ces bons résultats obtenus
in vivo confirment ceux obtenus en simulation et lors d’expériences ex vivo dans la
partie 3.3.3.
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Figure 5.26 – Mosaïques de balayages réalisés in vivo avec le prototype de spiraleur.
A gauche : balayage réalisé sur le péritoine pariétal. A droite : balayage réalisé sur
la surface du foie.

Commande par asservissement visuel

Si la surface couverte et la forme générale des mosaïques obtenues lors des tests
d’évaluation in vivo sont satisfaisantes, la commande de la vitesse de translation le
long de la mosaïque est, elle, difficile et explique en partie les défauts des mosaïques
de la figure 5.26. Ceci peut être observé sur la figure 5.27 qui présente l’évolution de
la vitesse mesurée à l’image le long de la trajectoire en spirale des mosaïques de la
figure 5.26. La vitesse désirée dans ce cas était de 0,19 mm/s. Si la vitesse moyenne
estimée à l’image est respectivement de 0,19 mm/s et 0,22 mm/s, on observe une
grande fluctuation de la vitesse autour de cette valeur moyenne, avec des valeurs
oscillant entre 0,1 et 0,4 mm/s. La racine de l’erreur quadratique moyenne des valeurs
de vitesse (erreur RMS) est respectivement de 0,15 et 0,17 mm/s. Encore une fois,
les fluctuations de vitesse sont principalement dues à des défauts mécaniques et aux
déformations des tissus.

L’utilisation de l’algorithme d’asservissement visuel présenté dans la partie 4.4
permet de réguler la vitesse de translation. Il facilite ainsi le calcul de la mosaïque,
qui est sensible aux fluctuations de vitesse. La figure 5.28 présente l’évolution
temporelle de la vitesse de deux balayages réalisés avec et sans asservissement visuel
sur blanc de poulet (ex vivo). On observe une nette amélioration lors du suivi sous
asservissement.

Afin de quantifier l’apport de l’algorithme de commande, 20 balayages ont été
réalisés avec le prototype de spiraleur sur foie de bœuf et blanc de poulet. Sur chaque
type de tissu, 5 balayages ont été réalisés avec une commande en boucle ouverte (loi
de commande utilisant l’équation 5.4) et 5 en boucle fermée en utilisant l’algorithme
d’asservissement visuel de la partie 4.4.2. Pour chaque balayage on calcule l’erreur
RMS ev. Le tableau 5.2 présente les résultats statistiques de ces essais. On observe
que l’erreur est considérablement réduite sous asservissement visuel, conformément
à ce qui était attendu. Ceci confirme les résultats obtenus dans la partie 4.4.2,
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Figure 5.27 – Profils de vitesse dans l’image correspondant aux mosaïques de la
figure 5.26. En haut : mosaïque sur péritoine. En bas, mosaïque sur foie.

en particulier les résultats sur spiraleur simulé avec perturbations mécaniques. Par
ailleurs, on observe que l’écart-type σ(ev) est significativement réduit entre les essais
en boucle ouverte et en boucle fermée : il passe de 0,027 à 0,003 mm/s pour le foie
de bœuf et de 0,026 à 0,007 mm/s pour le blanc de poulet. Puisque les essais ont été
réalisés avec le même prototype de spiraleur, cela tend à montrer que l’on diminue
significativement par la commande l’effet de la variabilité des tissus. Les erreurs
résiduelles, elles, ont de multiples origines : le bruit sur la mesure de vitesse, la
dynamique faible de l’asservissement (principalement due au fait que l’on acquiert
12 images par seconde), etc.

La figure 5.29 présente des mosaïques optimisées de balayages réalisés sous
asservissement visuel. On constate que les mosaïques sont compactes, à l’exception
d’un trou vers le centre. Celui-ci correspond au défaut mécanique du "S" comme on
l’a expliqué précédemment. On peut clairement voir son influence sur la figure 5.30,
qui est à comparer aux mesures présentées sur la figure 5.23 (page 101 ).

Les courbes et données de vitesse permettent de constater que l’asservissement visuel
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Figure 5.28 – Vitesse ‖Vp/a‖ en fonction du temps pour deux balayages en spirale
sur blanc de poulet réalisés avec et sans commande par asservissement visuel.

Foie de bœuf Blanc de Poulet
Boucle ouverte Boucle Fermée Boucle ouverte Boucle fermée

ēv 0,146 0,092 0,130 0,088
σ(ev) 0,027 0,003 0,026 0,007

min(ev) 0,120 0,087 0,111 0,077
max(ev) 0,193 0,094 0,182 0,098

Tableau 5.2 – Résultats statistiques sur l’erreur RMS ev (mm/s) pour 20 balayages
réalisés avec et sans commande par asservissement visuel sur blanc de poulet et foie
de bœuf.

aboutit à une bonne régulation de la vitesse de translation le long de la spirale. Ce
résultat suggère deux améliorations possibles.

1. La commande de la vitesse du moteur dans le spiraleur réel est ici réalisée
avec un moteur asservi en vitesse grâce à un codeur. Dans les instruments
minimalement invasifs, il est intéressant de retirer le codeur afin de minimiser
les causes possibles de défaillances (le procédé standard de stérilisation des
instruments médicaux comporte, en France, un cycle de 18 minutes à 134°C
dans une atmosphère humide [cir 2001]). On procède alors à une compensation
dite "RI". Une charge importante sur l’arbre de sortie du moteur fait
augmenter sa consommation de courant I et diminuer sa vitesse. En réinjectant
dans le moteur la tension Uc = U+RI où U est la tension de consigne à vide et
R la résistance du bobinage, on peut compenser la perte de vitesse du moteur
due à une charge plus importante. Une des possibilités offerte par la commande
en asservissement visuel est donc de commander la vitesse de translation de la
sonde directement, sans utiliser un modèle du moteur ni de codeur de sortie.
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Figure 5.29 – Mosaïques optimisées de balayages réalisés ex vivo avec le prototype
de spiraleur, sous asservissement visuel. a : sur foie de bœuf ; b, c et d : sur blanc
de poulet

2. La régulation de vitesse le long de la trajectoire en spirale pourrait permettre, à
terme, de rendre l’algorithme de mosaicing plus robuste. Puisque la trajectoire
désirée est une spirale connue, il est intéressant d’injecter dans l’algorithme de
mosaicing un a priori de la trajectoire. Dans ce contexte, il convient de rester
le plus proche possible de la trajectoire désirée et en particulier de minimiser
les erreurs de suivi en vitesse.

5.5 Conclusion

Dans ce chapitre, nous avons proposé et validé deux prototypes d’instruments
permettant d’appliquer les concepts présentés dans les chapitres précédents à la
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Figure 5.30 – Trajectoire Xp/a correspondant à la mosaïque de la figure 5.29d.

réalisation de biopsies optiques grand champ dans la cavité abdominale.
La structure générale de l’instrument permet de naviguer dans la cavité

abdominale et de visualiser une grande diversité d’organes avec la sonde
endomicroscopique. La présence d’une flexion interne permet notamment d’imager
le péritoine pariétal. Par ailleurs, un mécanisme de compensation des mouvements
physiologiques a été proposé. Ce mécanisme, fondé sur l’utilisation combinée d’un
tube de stabilisation et d’une flexibilité structurelle dans l’instrument, permet de
réaliser des images microscopiques au contact des organes en rejetant efficacement les
mouvements physiologiques ainsi que les éventuels mouvements parasites extérieurs
(mouvements du chirurgien, mouvements au trocart dûs à la respiration).

Par ailleurs deux prototypes de micropositionneur ont été proposés. Le premier
utilise une transmission hydraulique et des micro-ballons. Il permet de contrôler les
mouvements à l’extrémité de la sonde d’endomicroscopie afin de couvrir une zone
à imager située dans son plan frontal. La commande des micro-mouvements se fait
à l’aide d’un modèle cinématique inverse simple et de l’algorithme d’asservissement
visuel présenté au chapitre 4. Le prototype a été validé lors de campagnes de tests
ex vivo et in vivo.

Le second prototype utilise un des résultats du chapitre 3, à savoir qu’une
trajectoire en spirale permet de minimiser l’effet des déformations du tissu au contact
de la sonde. On a donc proposé un prototype de micropositionneur à un seul degré
de liberté. Un mouvement de rotation effectué par un moteur proximal est transmis
à un micromécanisme distal qui le transforme en un mouvement de translation en
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spirale à l’extrémité de la sonde. Si la commande en boucle ouverte donne de bons
résultats, il est possible pour aller plus loin d’utiliser l’asservissement visuel pour
commander plus précisément la vitesse de translation le long de la spirale.

Les résultats présentés dans ce chapitre ouvrent des perspectives de recherche
nombreuses. En ce qui concerne l’accès macroscopique et la stabilisation, l’évaluation
formelle de l’accès aux différents organes ainsi qu’une caractérisation expérimentale
plus poussée du mécanisme de compensation sont à explorer. Au niveau du
micropositionnement, de nouveaux prototypes permettant une évaluation in vivo

plus poussée sont en cours de développement. En particulier, l’intégration du
prototype de micropositionneur dans un instrument béquillable pose le problème
de la transmission du mouvement de rotation du moteur proximal à travers un
béquillage fléchi. Par ailleurs, l’intégration du modèle de déformations dans la
boucle de commande de l’asservissement visuel ainsi qu’une modélisation plus fine
des actionneurs (particulièrement les micro-ballons) permettraient de rendre la
commande plus robuste. A plus long terme, des essais cliniques sont envisagés dans
le cadre du projet PERSEE.



Chapitre 6

Conclusion et perspectives

6.1 Principales contributions

L’endomicroscopie confocale est une modalité d’imagerie très prometteuse qui
pourrait permettre à terme une amélioration de la détection et du traitement des
cancers grâce à la réalisation de biopsies optiques.

Les travaux réalisés jusqu’ici ont abordé le sujet du point de vue de l’imagerie,
en essayant d’estimer à l’image un mouvement a priori inconnu car réalisé à la main
par le chirurgien. Ce travail de thèse est un des premiers travaux où l’on aborde le
problème de la réalisation de mosaïques d’images endomicroscopiques du point de
vue du mouvement de la sonde.

Le contrôle des mouvements de la sonde seul, fût-il réalisé très précisément à
l’aide d’un robot industriel, ne suffit pas à maîtriser le processus de production des
mosaïques. En effet, les mouvements de la sonde au contact des tissus entraînent
leur déformation. Ainsi, le paramètre à contrôler n’est pas le mouvement absolu de
la sonde mais le mouvement de la sonde relativement au tissu.

Modéliser les interactions sonde-tissu et la déformation qui en découle a permis
tout d’abord de mieux comprendre les phénomènes statiques et dynamiques en jeu.
Ceci a débouché sur deux résultats complémentaires. D’une part, une stratégie de
compensation par l’adaptation de la trajectoire de balayage a été développée. Celle-
ci permet de diminuer significativement l’influence des déformations du tissu le long
d’une trajectoire de balayage. D’autre part, une loi de commande des mouvements
de la sonde par rapport au tissu par asservissement visuel a été proposée et validée.
Son utilisation permet de produire des mosaïques d’images endomicroscopiques
significativement plus larges que celles que l’on trouve dans l’état de l’art.

Enfin, les méthodes exposées précédemment ont été appliquées à des systèmes
réels. Des essais ont été menés, d’abord sur table en laboratoire, puis sur animal
au bloc opératoire, afin d’évaluer la performance et la robustesse des mécanismes
et algorithmes de commande proposés. Deux prototypes d’instrument permettant
de faire des biopsies optiques dans un contexte minimalement invasif ont été
développés. Lors des essais d’expérimentation animale, nous avons réalisé les
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premières mosaïques robotisées d’images endomicroscopiques sur les organes de la
cavité abdominale.

6.2 Perspectives

Les perspectives de ce travail nous semblent nombreuses, tant du point de vue
de la robotique que de l’imagerie biomédicale et de l’application clinique.

Tout d’abord, la procédure de calibration des paramètres du modèle de
déformation des tissus proposée dans le chapitre 3 ne concerne que le modèle
isotrope. Même si les résultats sont probants dans la majorité des cas, la précision
du modèle pourrait être améliorée en utilisant un modèle anisotrope. En effet, dans
bon nombre de cas les tissus sont fortement anisotropes (par exemple, les tissus
musculaires sont constitués de fibres alignées selon une direction particulière). On
pourrait envisager de mettre au point une étape de calibration pour déterminer les
paramètres du modèle anisotrope afin de mieux rendre compte des déformations
sans privilégier une direction donnée lors de la calibration.

Ensuite, il serait intéressant d’intégrer le modèle de déformation des tissus
dans la boucle d’anticipation de l’asservissement visuel. Ce dernier utilise en
effet une boucle d’anticipation avec un simple gain unitaire : la vitesse désirée à
l’image est injectée telle quelle dans la commande envoyée au robot. Or nous avons
constaté que la consigne de vitesse suivie par le robot sous asservissement visuel
est éloignée de la vitesse désirée. On pourrait, afin d’augmenter l’efficacité de la
boucle d’anticipation, moduler celle-ci par le modèle inverse du tissu. Il pourrait en
découler un suivi de position encore plus performant.

Enfin, il semble intéressant de revenir sur la production des mosaïques. On a vu
dans ce travail que le bon niveau de contrôle obtenu grâce à l’asservissement visuel
permet de réaliser des mosaïques beaucoup plus grandes que celles de la littérature.
A l’heure actuelle l’algorithme de mosaicing est « naïf », en ce sens qu’il n’exploite
que les informations obtenues dans les images afin de les recaler ce qui peut conduire,
sur des grandes mosaïques, à un temps de calcul très long et des erreurs de recalage.
On pourrait envisager d’intégrer dans cet algorithme, et en particulier dans la
phase d’optimisation, un a priori quant à la trajectoire effectuée, puisque celle-ci
est connue précisément car contrôlée par un système robotisé en boucle fermée. Ce
type d’approche pourrait permettre d’augmenter les performances de l’algorithme
de mosaicing, tant en terme de précision de recalage qu’en terme de temps de calcul.

En outre, les perspectives cliniques de ce travail de thèse sont nombreuses. A
court terme, le prototype de spiraleur a été choisi par le consortium du projet
PERSEE comme candidat pour une industrialisation possible. Un prototype intégré
dans un instrument béquillable est en cours de mise au point et va faire l’objet de
tests de validation préclinique.



6.2. Perspectives 111

A plus long terme, on peut envisager de coupler l’endomicroscopie confocale à
d’autres types d’imagerie.

La fluorescence grand champ [Ishizawa 2009, Gioux 2010, Ishizawa 2012] permet
d’obtenir des images de fluorescence des tissus à l’échelle macroscopique. Ceci
pourrait permettre de déceler les zones d’intérêt afin de guider le geste lors des
biopsies optiques.

La tomographie par cohérence optique (OCT), et notamment l’OCT plein
champ [Dubois 2004], permet d’obtenir des biopsies optiques de grande taille de
manière aisée [Fujimoto 2003, Latrive 2012], mais ne donne que des informations
morphologiques sur le tissu. La combinaison de cette modalité d’imagerie avec
de l’endomicroscopie confocale pourrait être intéressante, notamment en utilisant
des marqueurs cellulaires (fluorophores) spécialisés afin d’obtenir des informations
fonctionnelles sur les tissus.

Il serait également intéressant de détecter les sites biopsiés dans les images
laparoscopiques. Ceci pourrait permettre d’une part de mettre en place un système
de réalité augmentée où lesdits sites sont mis en évidence [Mountney 2009], et d’autre
part de guider les instruments laparoscopiques pour revenir sur le site biopsié, dans
le cas où une résection est décidée [Allain 2010, Atasoy 2011].

Par ailleurs, l’utilisation d’un atlas d’images intelligent pourrait constituer une
aide au diagnostic et à la formation pour les anatomopathologistes [André 2011b].
Avec un système robotisé de balayage pour la production des mosaïques la taille
et la forme de celles-ci pourraient être fortement standardisées, ce qui faciliterait
la comparaison entre images, pour l’algorithme de classification comme pour le
clinicien.

Enfin, d’autres applications que celle visée dans ce travail (chirurgie exploratoire)
émergeront très certainement de la pratique clinique, comme c’est souvent le cas pour
les technologies biomédicales innovantes.





Annexe A

Détail de la conception du

prototype hydraulique

Le détail de la conception du prototype hyraulique à ballonnets est présenté dans
cette annexe. Elle prend la forme de la copie d’un article publié dans les proceedings
de IEEE/RSJ International Conference on Intelligent Robots and Systems (IROS)
2011. Cet article détaille la conception du système, une loi de commande simplifiée
et les premiers essais in vivo.

L’article dans sa version éditée par l’IEEE est disponible à l’adresse http://dx.

doi.org/10.1109/IROS.2011.6094513

http://dx.doi.org/10.1109/IROS.2011.6094513
http://dx.doi.org/10.1109/IROS.2011.6094513


Laparoscopic Optical Biopsies: In Vivo Robotized Mosaicing with

Probe-based Confocal Endomicroscopy

Benoı̂t Rosa, Benoı̂t Herman, Jérôme Szewczyk, Brice Gayet and Guillaume Morel

Abstract— Probe-based confocal laser endomicroscopy is a
promising technology for performing minimally-invasive optical
biopsies. With the help of mosaicing algorithms, several studies
reported successful results in endoluminal surgery. In this
paper, we present a prototype for making robotized optical
biopsies on a variety of organs inside the abdominal cavity.
We chose a macro-micro association, with a macropositioner,
a micropositioner and a passive mechanical compensation of
physiological motion. The probe is actuated by three hydraulic
micro-balloons and can be moved on the surface of an organ
to generate a mosaic. This paper presents the design and
experimental results of a first in vivo trial on a porcine model.

I. INTRODUCTION

Probe-based confocal laser endomicroscopy allows to grab

videos in vivo and in situ of living tissues in real time

with very high resolution. The Cellvizio from Mauna Kea

Technologies (Paris, France), used along with a Gastroflex

UHD probe, provides images at 12 frames/s with a 1 µm

lateral resolution and 240 µm × 200 µm field of view.

Although the field of view is too narrow to be used for anato-

mopathological analysis, there is a possibility of sweeping

the organ surface with the probe and reconstructing, from the

recorded images, a wide mosaic offering superresolution [1],

[2]. Several studies reported its success in endoluminal

examinations [3]–[5].

Our aim is to perform optical biopsies on the organs inside

the abdominal cavity via a laparoscopic access, in order

to determine if cancer patients are appropriate candidates

for surgery or would be better suited to chemotherapy or

radiation treatment. In most cases, the standard protocol

is to take a tissue sample—a biopsy—at the beginning

of the surgical procedure and to have it analyzed by an

anatomopathologist under a traditional microscope. This is

invasive and time consuming, especially since the biopsy

must be frozen and cut before the analyst is able to put it

under the microscope. Alternatively, proceeding to optical

biopsies during a minimally-invasive diagnostic procedure

could decrease the risks related to inappropriate curative

surgery. A minimally invasive laparoscopic device that

can bring the probe in contact of a tissue and actuate
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it to perform the optical biopsy is here presented. The

system is composed of three parts : a macropositioner, a

micropositioner and a stabilizer.

The function of the macropositioner is to carry out the

large displacements that are needed to find the zones to

biopsy, under direct control of the surgeon. It must bring

the micropositionner orthogonal to the surface to biopsy.

Such a system was previsouly designed by Rouse et al.

in [6]. However, this prototype, similar to a conventional

laparoscope, was dedicated to ovarian tissue, and the

insertion point could be chosen to get the probe orthogonal

to the tissues of this organ. Therefore, this system seems

not to be suitable for our application, and distal degrees of

freedom seem to be mandatory for the macropositioner. The

i-Snake is a snake-like endoscope designed to overcome such

difficulties [7]. However, its too numerous inner degrees of

freedom make it complex to control, and its size—12 mm

outer diameter with only one 3 mm channel—is too large

with regard to minimal invasiveness constraints. Rather, we

used a prototype of bendable laparoscope with 6 mm outer

diameter. The internal degrees of freedom were then limited

to two.

We aim at making optical biopsies with a surface of

approximately 3 mm2. Though fair quality mosaics can

be obtained with manual actuation of the probe [1], [2],

quality of the images and mosaics is very sensitive to the

speed of movements along the tissue surface. Therefore,

a manual actuation of the probe, where the speed and

direction of the movements are not controlled, often leads

to low quality images. Controlling the trajectory and the

speed of the probe can lead to better quality mosaics and

therefore a better analysis by the pathologists. For these

reasons we propose a robotized micropositioning device,

with a predefined scanning trajectory of the tissues to get a

constant shape mosaic with a suitable speed.

Finally, organs in the abdominal cavity are not fully

constrained and move with breathing and peristalsis. These

movements have a typical frequency ranging generally from

0.2 to 1 Hz, and can be of several centimeters of magnitude.

This leads to a very unstable image and, if any, a bad quality

mosaic with uncontrolled shape. Fig. 1 shows six images

taken in vivo on a porcine model with a confocal probe at

the contact of the liver. The probe was put at the contact of

the organ with a standard laparoscopic instrument, and was

not actuated. The images are very unstable and cannot be
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Fig. 1. Confocal images taken in vivo on the liver of a porcine model with
a Gastroflex UHD probe, without stabilization: (a) t0 ; (b) t0 + 0.08 s; (c)
t0 + 0.17 s; (d) t0 + 0.25 s; (e) t0 + 0.34 s; (f) t0 + 0.42 s

processed by the mosaicing algorithm.

To solve this problem, Lee et al. proposed a physiologi-

cal motion compensation method based on visual servoing

and a piezoelectric actuator at microscopic scale [8]. The

motion compensated images had a residual motion of less

than 20 µm which, compared to the probe field of view

(200x240 µm), is satisfactory. However, the subject was a

mouse and a mechanical stabilizer was used to reduce the

physiological motion prior to software stabilization. Hence,

the movements to compensate had a magnitude of 150 µm

only—about 100 times smaller than the movements observed

in the abdomen of human beings. Finally, the size of the

piezoelectric actuator makes it rather difficult to transpose

the design in the abdominal cavity. In [9], Ott et al. also

presented a visual servoing compensation algorithm, based

on a predictive model. However, the precision required by

our application is too high for using such a system. Closer to

our problem, Noonan et al. proposed in [10] a force adaptive

model to keep a constant interaction force between the probe

and the tissue. However, organs move in 3D in the abdominal

cavity, while this system only has one force-controlled degree

of freedom. In this paper, we propose a passive mechanical

compensation that is described below.
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Fig. 2. Schematic view of the system. Note that the active bending is
realized with external motors and cables

II. PROTOTYPE DESCRIPTION

The system that we propose consists in a macropositioner

that brings the optical probe on the surface of the tissue

to biopsy, a mechanical stabilizer mounted on the macropo-

sitioner tip, and a micropositioner inside the stabilizer that

moves the probe to perform a mosaic (see Fig. 2). The system

is inserted in the abdominal cavity through a 12 mm diameter

trocar. The macropositioner embeds a CCD camera and two

fiber optic light guides to see inside the patient’s body, as

in a standard laparoscopic procedure. The macropositioner

also comprises an outer insertion tube with several hermetic

channels used to insert the probe and the micropositioner

distal actuators, as detailed below.

A. Macropositioner

The two functions that the macropositioner carries out

are the large movements required for the exploration of the

abdominal cavity, and the positioning of the microposition-

ner, holding the probe, normally to the tissue. We use a

prototype of bendable laparoscope with 6 mm outer diameter.

It integrates a CCD chip and two fiber optic light guides at

its tip. It does not posses any additional operating channel.

The laparoscope can bend in two directions, from −90 to

+90 degrees each.

Rigid laparoscopes are commonly used in standard laparo-

scopic procedures for accessing a large variety of organs in

the abdominal cavity. In our case, the general exploration

is possible using this conventional technique, while the two

degrees of freedom of the laparoscope are used for orienting

its tip (see Fig. 3), in order to position the micropositioner

normally to the tissue surface.

The global positioning of the macropositioner can be

performed by direct manual guidance of the surgeon, whereas
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the two internal degrees of freedom are motorized. Two

external motors equipped with a pulley tighten two pairs

of opposing cables that run through the laparoscope and

are attached to its tip, like most fiberscopes. In our first

prototype, they are controlled using a foot switch. This

allows the surgeon to keep one hand free while manipulating

the macropositioner, for instance if an instrument (e.g. a

grasper) is required to manipulate organs. To help the sur-

geon stabilize the device while performing a microscan, the

macropositioner can be immobilized using a table-mounted

lockable arm.

B. Passive Compensation of Physiological Motion

As explained in Section I above, standard compensation

schemes have major drawbacks that make them unsuitable

for our application. To circumvent these limitations, we

chose a passive mechanical stabilization. By attaching a

5.45 mm outer diameter circular tube on the laparoscope

distal tip (see the part labelled ”stabilizer” in Fig. 2), a

pressure can be applied on the organ to keep a stable

contact with it despite its motion. The outer diameter of

the stabilizer is chosen to ensure that the whole system—

including the 6 mm laparoscope—fits a standard 12 mm

trocar. Some flexibility is added between the insertion point

in the abdominal wall and the stabilizer, so that the distal tip

can follow the organ motion passively instead of restricting

it (in opposition to beating heart stabilization). The bending

part of the macropositioner exhibits enough flexibility to

ensure this function: stiffness ranges from 0.76 to 1.29 N/rad

at the distal end of the tip, depending on the bending angle.

Our motion compensation principle has three advantages.

Firstly, it works passively and does not require any complex

control and actuation scheme. Secondly, the flexible part in

the structure also filters small unwanted movements of the

macropositionner (e.g. surgeon’s hand tremor, insertion point

motion due to breathing or insufflation). Finally, we can use
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Fig. 3. Comparison of standard rigid laparoscope (a) and bendable
laparoscope (b) for imaging a zone on an organ with a fixed incision.
For sole exploration purposes, the standard laparoscope may be sufficient,
however the two internal degrees of freedom allow the surgeon to position
the bendable laparoscope normally to the tissue

it as a reference for the micropositioning, having therefore

an appropriate control of the confocal probe motion with

respect to the tissue to biopsy. This is detailed hereafter.

C. Micropositioner

1) Integration: The micropositioner is a miniature device

that is in charge of moving the endomicroscopic laser probe

along a trajectory so as to acquire images that will be merged

afterwards by the mosaicing algorithm. The confocal probe

consists of a flexible bundle of optical fibers (outer diameter:

1.4 mm) at the tip of which an optical head hosting the micro

lenses is mounted. The optical head is a 12 mm long cylinder,

with an outer diameter equal to 2.6 mm.

Images must satisfy several constraints in order to be pro-

cessed properly. The movement must be slow and continuous

on the 3 mm2 zone, which can be circular or square. In

fact, the scanning speed of the laser spot in the confocal

microscope [1] imposes a maximal speed along the surface

of 1 mm/s. Moreover, the mosaicing algorithm needs a

minimum overlapping of 30% of the image to function

properly. The UHD probe has a 240 µm × 200 µm field

of view, so the total time required to cover a square mosaic

of 3 mm2 at 1 mm/s constant speed with 30% of overlapping

will be about 21 s.

As depicted in Fig. 2, the micropositioner is located

inside the stabilizer tube and uses it as a reference. Another

design constraint is therefore that the micropositioner has a

5 mm diameter—equal to the inner diameter of the tube—

including the probe and actuation means.

We chose hydraulic actuation, using sterile balloon

catheters. The catheters diameter is 0.9 mm, and the balloons

maximal diameter when inflated is 4 mm. Fig. 4 shows

the actuation principle used for obtaining a one degree of

freedom motion. NiTi superelastic wires are used for keeping
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Fig. 4. Actuation principle with two balloon catheters. a: the two balloons
have the same volume, the probe is at the center of the micropositioner. b:
one balloon is over-inflated and the other is under-inflated.
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the ballons straight while inflated, and the catheter plugs are

used to close it for preventing water leakage.

As shown in Fig. 5, three balloons are mounted at 120 de-

grees around the fiber bundle to obtain a nearly planar

motion, similar to the prototype of Ruzzu et al. in [11]. On

the contrary of their prototype however, the use of hydraulic

actuation instead of pneumatic actuation brings several ad-

vantages: improved safety (neither electrical control of the

valves nor thermal heating), control of the inflation and the

deflation of the balloons using the volume of fluid injected.

For the latter, assuming that the water is incompressible,

the inflated volume is directly linked to the diameter of the

balloon, and therefore to the probe displacement.

2) Motion control: The balloons inflation is controlled by

syringes outside the patient’s body, filled with water and

plugged onto three precision linear motorized tables (see

Fig. 6). Our control variables are the volumes of the three

balloons V1, V2 and V3.

Denoting Vmax the maximum volume in the balloons, it

was first observed that choosing:

V1 = V2 = V3 =
2Vmax

3
(1)

led in centering the probe in the middle of its workspace,

with a satisfactory rigidity. From this rest position, increasing

simultaneously the volumes of the three balloons, would

result in no motion and an increased stiffness, due to

symmetry. Providing a motion can rather be obtained by

increasing the volume injected in one or two balloons while

decreasing the volume of two or one balloon. To make it

more clear, consider the schematic representation of Fig. 7.

Starting from the rest position, a small displacement ∆x,∆y

can be expressed from a small variation ∆Vi, i ∈ {1, .., 3}
of the three volumes by:

(
∆x

∆y

)
= J(x, y)



∆V1

∆V2

∆V3


 , (2)

where J is the jacobian matrix of the system. Formal

derivation of J and its inversion under the constraint:

f(V1, V2, V3) = 0 , (3)
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Fig. 5. CAD view of the micropositionner

Fig. 6. Inflation of the balloons is controlled by three syringes mounted
on precision linear actuators
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Fig. 7. By inflating one balloon and deflating symmetrically the two others,
the six directions { ~u1, ~u2, ~u3, ~u4, ~u5, ~u6} can be reached

used to express the fact that the total volume should be

enough to maintain the contact with the probe and enough

rigidity, is rather complex and behind the scope of our study.

In a much simpler way, an open loop controller was

developed. Consider again the schematic representation of

Fig. 7. It can be seen, and was experimentally verified, that,

choosing:

(∆V1,∆V2,∆V3) = (∆V,−∆V,−∆V ) , (4)

with ∆V a small positive volume, produces a motion of the

probe along the direction U1. Similarly, canonic variations

of ∆Vi can produce motions along U2, U3, ..., U6.

Therefore, an open loop controller with 6 separate discrete

controls was developed. The probe can be moved along one

of the six directions using six canonical patterns for the

volume variation. Of course, this open loop controller is

not very accurate, but it appeared to be enough for the first
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Fig. 8. Volumes of the balloons during the freespace trial. Vmax =
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Fig. 9. XY graph of the freespace movement during a trial. The positions
were taken from images at a constant framerate of 30 images/s

experiments. Indeed, the aim of this first study was to show

that an actuation with hydraulic balloons was possible, with

enough smoothness on the probe speed to obtain mosaics.

Further studies will involve a better modeling of the system,

along with a closed-loop cinematic control of the whole

system.

The control of the system was done with a computer

controlling the movement of the linear actuators presented

on Fig. 6. Six buttons control each one of the directions U1

to U6. Because the system is controlled with an approximated

law, drift in the position is very likely to occur. For this rea-

son, a seventh button was added to bring the micropositioner

back at the rest position (V1 = V2 = V3 = 2Vmax

3
).

III. EXPERIMENTAL TRIALS

The micropositioning system was first tested ex vivo in

free space to assess idle stroke and precision of position

and speed during motions on a predefined trajectory. The

complete system with macropositionner was then tested in

vivo on a porcine model.

A. Free space tests

The prototype was tightened on a workbench. A calibrated

30 frames/s camera placed in front of the micropositionner

Fig. 10. Speed of the probe tip during the freespace trial. -Vx is here
presented instead of Vx for clarity reasons

was used to record the motions of the probe tip. The trial

consists in moving the probe at constant speed along a path

made of two straight lines. These lines intersect at the center

of the micropositionner and make an angle of 120 degrees.

The volumes controlled in the three balloons during the trial

are shown in Fig. 8.

Fig. 9 shows the XY coordinates of the probe tip during

the trial. One can see that the direction is controlled accu-

rately and that the speed is rather regular. The average error

in position is 17.8 µm (standard deviation: 12.8 µm) and the

maximum error is 50.6 µm, which are the tenth and quarter

of the probe field of view, respectively. As foreseen, control

over the XY position of the probe tip is accurate along the

preferred directions defined previously.

Fig. 10 shows the speed of the probe tip during the

trial. Due to the fact that the probe moves slowly and with

little magnitude, the measures present a lot of noise that is

mainly due to quantification (desired speed equals 1 pixel

per timeframe). Fig. 10 also presents the speed mean value,

which is in accordance with the results of Fig. 9. In the next

section, in vivo trials involving contacts between the probe

tip and the organs are presented.

B. In Vivo Validation

The prototype was tested on a porcine model by an

experienced surgeon (Fig. 11). The pig was under global

anesthesia and 10 ml of fluoresceine (1% dilution) were

injected as a fluoroscopy agent for confocal microscopy.

A lockable arm was mounted on a table lateral rail to

hold the macropositioner. The system was introduced in the

abdominal cavity through a 12 mm trocar inserted in a central

incision. A standard laparoscope was also inserted laterally

to record the global intra-abdominal scene. The procedure

was divided into three steps: general exploration, motion

compensation testing, and micropositionning testing.

1) Exploration: The surgeon first carried out an explo-

ration of the abdominal cavity. He was able, without any

difficulty, to position the tip of the micropositioner normal

to any organ surface. To reach some organs, a grasper was

needed (e.g. to move the bowels, to lift the liver). To insert

this additional instrument, a 5 mm trocar was placed laterally.
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Fig. 11. The experimental setup for the in vivo tests

Fig. 12. Embedded endoscopic view of the system during the acquisition
of the images that were used to compute the mosaic of Fig. 15. The tube
of the stabilizer is cut on one side to allow taking video images

Fig. 13. General laparoscopic view of the system during the acquisition
of a mosaic

� �

� �

� �

Fig. 14. Confocal images taken in vivo on the bowel of a porcine model
with a Cellvizio UHD probe, with stabilization: a) t0 ; b) t0 + 1.02 s; c)
t0 + 2.05 s; d) t0 + 3.07 s; e) t0 + 4.10 s; f) t0 + 5.12 s

2) Motion Compensation: The motion compensation was

tested with the micropositioner unactuated. The three bal-

loons were over-inflated, so that the probe was locked

centrally inside the micropositioner. As the micropositioner

is attached to the stabilizer, the probe was then immobile

with respect to the stabilizer. The system was put in contact

with several moving organs (e.g. liver, pancreas, bowel,

spleen). Fig. 12 is the embedded endoscopic view of the

micropositioner during acquisition on the bowel and Fig. 13

is the general laparsocopic view of the complete scene.

Fig. 14 shows a series of microscopic images acquired on

the bowel: the resulting motion amplitude does not exceed

20 µm. The images were stable over several breathing periods

(images on Fig. 14 range over 5 s). We should highlight the

fact that the cylindrical stabilizer was cut for this experiment

(on the right side, as seen in Fig. 15) in order to keep a

direct view on the probe, without decreasing the stabilization

performance.

3) Micropositioning: Actuating the probe gave also en-

couraging results. It was possible to control the direction

and the speed of the probe movements accurately, despite

the contact with the tissue and the large breathing motions.

The mosaics computed gave us a good estimate of the probe

movement along the tissue surface, as shown on Fig. 15.

Starting from top-left, the probe center (red dots) followed

a nearly straight line towards the right. The second part
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Fig. 15. Mosaic computed from in vivo images acquired on the bowel of
a porcine model with a Cellvizio probe. The red dots are the centers of the
successive images

of the motion was not straight, due to a contact between

the balloons-bundle link (see Fig. 5) and the inner face of

the stabilizer, resulting in a circular motion. Improving the

design of the micropositioner will ensure a maximization of

the probe workspace.

IV. CONCLUSIONS AND FUTURE WORK

Traditional biopsy is an invasive and time consuming

procedure. Hence, proceeding to optical biopsies with the

help of probe-based confocal endomicroscopy could improve

the surgical procedures of cancer therapy. In this paper,

we proposed a macro-micro association to carry out large

movements in the abdominal cavity for exploration, and

micro-scale movements of a confocal probe for making

mosaics on the organs, along with a passive mechanical

physiological motion compensation.

Our passive mechanical physiological motion compensa-

tion method was tested during an in vivo trial on a porcine

model. Residual motion was found to be less than 20 µm

during several breathing periods, which is very satisfactory

in regard of the confocal probe field of view (200x240 µm).

The actuation principle, using hydraulic micro balloons

mounted on a catheter, performed satisfactorily. The open-

loop control scheme gave good results in term of direction

and speed control and allowed us to compute a mosaic from

images taken during the in vivo trial. Further experiments

will allow an optimization of our design parameters.
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Annexe B

Détail de la conception du

prototype de spiraleur

Le détail de la conception du prototype de spiraleur est présenté dans cette
annexe. Elle prend la forme de la copie d’un article publié dans les proceedings
de IEEE International Conference on Robotics and Automation 2013. Cet article
détaille la conception du système et la réalisation du prototype à l’échelle 5.
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Annexe C

Documents relatifs aux

expérimentations animales

Trois expérimentations animales sur modèle porcin ont été réalisés dans le cadre
de cette thèse. Elles ont été réalisées à l’IMM Recherche, 42, Boulevard Jourdan,
75014 Paris, France. Cet établissement possède tous les agréments nécessaires pour
réaliser de telles expérimentations, comme en attestent les documents présentés dans
cette annexe :

• la charte éthique de l’IMM recherche, en accord avec le Guide for the Care

and Use of Laboratory Animals [Council 1996]

• l’agrément de l’IMM recherche délivré par la préfecture de Police de Paris

• le certificat d’autorisation d’expérimenter sur animaux vertébrés de l’IMM
recherche

• à titre d’exemple, la fiche d’approbation éthique pour l’essai du 27 Mars 2012
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Benoît ROSA 

Robotisation de la réalisation 

de mosaïques d’images 
endomicroscopiques 

 

 

Résumé 

L’endomicroscopie confocale est une modalité d’imagerie qui permet d’obtenir des images 

d’un tissu en temps-réel, avec une résolution micrométrique, en plaçant la sonde à son 

contact. Cette technologie pourrait remplacer les biopsies extemporanées par des biopsies 

optiques sans prélèvement de tissu, afin de réduire le temps opératoire et l’invasivité de 

l’opération. 

 

Si la résolution des images est suffisante, leur champ de vision est trop petit pour une 

utilisation clinique. Une solution est de déplacer la sonde à la surface du tissu et de recaler les 

images ainsi obtenues pour reconstruire une image grand champ, en utilisant un algorithme de 

mosaicing.  

Le contrôle du déplacement de la sonde est très difficile à réaliser à la main. Nous proposons 

ici d’utiliser des moyens robotisés afin de contrôler le déplacement de la sonde au contact du 
tissu afin de pouvoir produire des mosaïques grand champ, avec une taille et une forme 

calibrée pour en faciliter l’analyse clinique. Après une modélisation des déformations du tissu 

au contact de la sonde, le mouvement de celle-ci est contrôlé finement grâce à un 

asservissement visuel. Ces méthodes ont été validées tout d’abord ex vivo en utilisant un 
robot industriel de précision, puis ex vivo et in vivo grâce à des instruments minimalement 

invasifs de 5 mm de diamètre spécialement conçus pour l’application clinique envisagée 
(inspection du péritoine pour le diagnostic des cancers en chirurgie digestive). 

 

Résumé en anglais 

Confocal endomicroscopy allows to take images in real-time with microscopic resolution by 

placing a probe in contact with a tissue. It could lead to “optical biopsies” in clinical practice, 

i.e. taking biopsies without taking a tissue sample, in order to reduce operating duration and 

invasiveness. 

The images resolution is satisfactory, but their field of view is too narrow for clinical use. A 

solution is to sweep the probe at the contact of the tissue and register the images with a 

mosaicking algorithm to obtain a large field of view image.  

Manual control of the probe sweeping is uneasy, therefore we propose to use robotic means to 

control the probe motion. Modeling of tissue deformations under probe friction and visual 

servo control allow to control the probe displacement along the tissue with a good precision. 

Those methods have been validated first ex vivo with a high-accuracy industrial robot, then ex 

vivo and in vivo using minimally invasive instruments (diameter 5 mm) specially designed for 

the intended clinical use (inspection of peritoneum for cancer diagnosis in digestive surgery). 
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