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Résumé

Les progrès scientifiques et particulièrement ceux de la médecine ont permis
l’augmentation de l’espérance de vie ainsi que la diminution de la mortalité de
certaines pathologies dans les sociétés occidentales. Ces progrès amènent aussi de
nouveaux défis : ils ont entrainé par la même occasion un vieillissement de la
population et l’augmentation du nombre de personnes en situation de handicap.
Ainsi la gestion de la dépendance et de la mobilité est devenue l’un des grands
défis des sociétés occidentales. Des études ont montré qu’une bonne rééducation
peut contribuer à la diminution de manière significative de cette dépendance. Les
services médicaux et thérapeutique étant déjà fortement sollicités, il était donc
nécessaire d’apporter de nouvelles solutions technologiques pour améliorer le soin
au patient tout en diminuant la charge de travail du personnel médical. La robo-
tique semble pouvoir apporter des solutions technologiques pour apporter de l’aide
au système médical actuel, notamment dans les phases de rééducation. Il serait
envisageable d’automatiser une partie de la thérapie de rééducation, et donner ac-
cès à de nouveaux outils robotisés d’assistances pour les thérapeutes. Les robots
comportent l’avantage de leur disponibilité pour la répétition des mouvements par
le patient, ainsi qu’une batterie de capteurs pour relever et enregistrer l’évolution
des patients.
Après une phase initiale de travail sur des robots manipulateurs, la recherche

en thérapie assistée s’est rapidement orientée vers l’utilisation des exosquelettes.
Ces dispositifs sont des systèmes robotisés se basant sur la structure du corps
humain pour venir en complément de celle-ci. Les exosquelettes sont construits
pour avoir leurs axes d’articulations correspondant à ceux d’un corps humain et
pouvoir transmettre une assistance robotisée par différentes attaches. La présence
de multiples effecteurs et la correspondance des axes permettent à l’exosquelette,
contrairement au robot manipulateur, de cibler le membre souhaité pour coopérer
et d’avoir un meilleur contrôle du couple appliqué à chaque articulation. Dans le
travail thérapeutique, un meilleur contrôle de la posture du membre sera obtenu,
et une plus grande variété d’exercices sera réalisable.
Les problématiques abordées dans les travaux de cette thèse sont la commande

d’exosquelette de membre supérieur droit pour la réalisation de mouvement dans
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Résumé

le cadre de la rééducation et l’insertion de l’humain dans la boucle de commande
par l’utilisation de signaux cérébraux. Cette thèse a été réalisée dans le laboratoire
LISSI (Laboratoire Images, Signaux et Systèmes Intelligents) de l’UPEC.
Le premier apport de ma thèse se situe dans la conception de lois de commande

adaptative, basée sur de nouvelles lois de commutation permettant d’éviter à la
commande toute singularité et garantissant la convergence de l’erreur vers zéro.
Une seconde loi de commande a été proposée durant cette thèse, celle ci est basée

sur l’estimation par réseaux neuronaux des paramètres dynamiques variants, qui
sont dépendants de la morphologie de l’utilisateur. Pour garantir la stabilité de
ce type de commande, une fusion avec une commande par mode glissant a été
réalisée. En effet, cette commande connue pour sa robustesse permet de garantir
la stabilité du système en compensant les éventuelles erreurs d’approximations des
réseaux neuronaux.
D’autre part, cette thèse a aussi permis la mise en place de travaux sur la fusion

de ces lois de commande avec un traitement de signal EEG (électroencéphalogra-
phique). Ainsi à l’aide de ces signaux cérébraux, captés par un BCI ( brain com-
puter interface), un algorithme a été établi pour permettre à l’utilisateur d’établir
un choix de déplacement de l’exosquelette.

Mots clés : Exosquelette, Brain Computer Interface, commande robuste, mode
glissant, commande neuronale, SSVEP (Steady-State Visual Evoked Poten-
tials), rééducation.
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Abstract

The society is more and more concerned with the aging population and the
people with disabilities and the people suffering from injuries. Mobility assistance
will reduce dependency and improve the person mobility. For the people suffering
mobility problems, some research and studies showed than assistive rehabilitation
could contribute to reduce significantly the dependency. The medical and thera-
peutic services are already operating near full capacity. Therefore, new solutions
are needed to improve patient care and attenuate the workload on the medical staff.
The robotic systems are considered as part of the healthcare assistive technologies,
particularly in rehabilitation phases.
Robotic assistive technologies are used to automate part of the therapeutics

rehabilitation and give access to new robotics tools to medical staff. Robots have
the advantage of their usage for repetitive tasks and exercises. Also, the presence of
sensors allows collecting data to evaluate the progress made by the patient during
the rehabilitation phases.
Exoskeletons are wearable robots based on the structure of the human body to

operate on the side. Exoskeletons are made to have the axes of the exoskeleton
joints aligned with the human’s joints to be able to provide the needed assistance.
The present thesis addresses the problem of the control of a right upper limb
exoskeleton for the realisation of movement within the rehabilitation context. The
overall control problem is addressed with the human in the control loop, using
user’s intention detection based on the EEG signals provided by a Brain Computer
Interface (BCI). The research work has been done within the LISSI laboratory
(Laboratory Images, Signals and Intelligent Systems) of the UPEC university in
France.
The first contribution consists of the design of an adaptive control law. It is

based on a new switching law, which allows to prevent singularities in the control
law and ensuring the convergence of the error to zero. A second proposed control
approach of the exoskeleton is based on the estimation by neural networks of
the variable dynamic parameters, which are dependent on the morphology of the
user. To guarantee the stability of the control strategy a sliding mode controller is
added. Indeed, this controller is demonstrated to be robust and ensure the stability
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Abstract

of the system regardless the external disturbances and the approximation errors
of the neural networks. Finally, the last contribution of this thesis concerns the
integration of an EEG (electroencephalography) signal processing part for user’s
intention detection.

Keywords: Exoskeleton, Brain-Computer Interface, Robust control, Sliding mode,
Neural control, SSVEP, Rehabilitation.
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Introduction générale

De manière instinctive et dès son plus jeune âge, l’humain semble être capable de
commander son corps et de réaliser des tâches complexes. La facilité avec laquelle
l’humain effectue ces mouvements est en complète inadéquation avec la complexité
du système de contrôle de la motricité subjacent. Malheureusement certaines pa-
thologies peuvent rendre défaillante une partie ou la totalité du système moteur
humain. Les personnes atteintes se retrouvent donc en situation de handicap. Cela
vient limiter leurs capacités d’interagir volontairement avec le monde qui les en-
toure. En effet, les personnes souffrant de ce type de handicap sont souvent for-
tement dépendantes pour réaliser les gestes du quotidien. Cette dépendance peut
nuire à l’épanouissement de ces individus [Frinault 05]. Outre l’aspect psycholo-
gique et mental, cette dépendance est un enjeu sociétal [Weber 11] tant du point
de vue de l’intégration des individus [Burelle 95] que d’un point de vue budgétaire.
La dépendance entraine, par la nécessité d’aide régulière d’une tierce personne ou
par le recours à des centres spécialisés, un fort coût pour les systèmes de santé
étatiques et les proches [Goetzel 04].
Diminuer la dépendance des personnes en situation de handicap permettrait

d’accroitre leur confort de vie et d’atténuer le coût quotidien de vie. Or pour cer-
taines de ces pathologies, une partie de la mobilité peut être retrouvée par une
phase de rééducation. Cette part sera fortement dépendante de la qualité de la
rééducation proposée. Le nombre de séances et d’exercices effectués par le patient
est un des critères les plus influents sur la qualité de la rééducation. En effet, la ré-
pétition des exercices dès les premiers temps est de la plus grande importance pour
retrouver une mobilité maximale. Cependant le personnel médical qualifié pour ce
type d’intervention est disponible de manière limitée et souvent en surcharge de
travail, de plus ce type de séance est coûteux pour les systèmes de santé étatiques.
Dans ce contexte, le nombre limité de séances thérapeutiques par patient nuit à la
qualité de la rééducation.
Une des solutions pour augmenter la qualité des soins des patients est l’assis-

tance robotisée. La thérapie assistée permet de décharger, de certaines tâches, le
personnel médical en sous effectif. Il existe un certain nombre de recherches sur
l’utilisation des robots manipulateurs dans le domaine de la rééducation. Mais les

1



Introduction générale

exosquelettes semblent être plus adaptés à répondre à ce type de problématique
de part leur connexion directe avec les membres visés [Frisoli 12, Nef 09]. En ef-
fet, la correspondance de structures des exosquelettes et du corps humain permet
un meilleur ciblage des zones de travail souhaitées. De plus, grâce aux nombreux
capteurs et retours d’informations, il devient aussi possible d’instrumentaliser les
différents exercices effectués par le patient, et d’obtenir une évaluation plus objec-
tive de sa progression et des résultats des exercices effectués.
Les exosquelettes peuvent ainsi fournir un certain nombre de progrès et d’avan-

tages à leur utilisation dans la rééducation, mais durant l’utilisation, la sécurité
du patient et du personnel doit être garantie. Pour cela le bon asservissement de
celui-ci doit être assuré. Les travaux de cette thèse viennent donc s’inscrire dans le
contexte d’établissement de lois de commande pour exosquelette de membre supé-
rieur garantissant la sécurité de l’utilisateur tout en incluant celui-ci dans la boucle
d’asservissement. Ce manuscrit présentera sur cinq chapitres, précédés de cette in-
troduction et suivis d’une conclusion, les différentes contributions scientifiques qui
constituent les travaux effectués durant cette thèse.
Le premier chapitre sera constitué d’une présentation du fonctionnement du

système moteur humain et des différents éléments qui le constituent. Il est aussi
présenté les différentes pathologies et troubles qui peuvent créer un dysfonction-
nement de cette motricité. Suite à cela, il sera introduit une revue et un état de
l’art des différentes technologies permettant aux personnes souffrant de troubles
moteur d’interagir avec le monde environnant.
Il sera présenté dans le chapitre deux, après un rapide état de l’art sur les

exosquelettes et plus particulièrement leur utilisation dans le domaine de la réédu-
cation, l’exosquelette utilisé durant les différentes expérimentations de cette thèse.
La modélisation et l’identification de différents paramètres de ce système seront
ainsi développées dans ce chapitre.
Le troisième chapitre présentera la première des contributions scientifiques de

ces travaux. Celle-ci prend la forme d’une loi de commande intégrale par mode
glissant adaptative. Ce type d’asservissement basé sur des surfaces de glissement
non linéaires permet de garantir une convergence de l’erreur vers zéro lorsque la
surface est atteinte, tout en ne contenant aucune singularité. Le mode glissant est
connu pour sa robustesse face aux variations paramétriques et aux perturbations
extérieures. Sa stabilité au sens de Lyapunov sera démontrée. Une expérimentation
sera réalisée pour montrer l’efficacité en temps réel de la méthode proposée.
Le chapitre quatre présentera la seconde loi de commande développée qui sera

constituée d’une fusion de deux lois d’asservissement. La première sera basée sur
des réseaux neuronaux, qui approximeront les différents paramètres dynamiques
du système, dans le but de réaliser une commande souple qui pourra s’adapter de
manière automatique aux changements d’utilisateur. La seconde basée sur le mode
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glissant développé dans le chapitre précèdent sera là pour assurer la robustesse de
la commande globale en compensant si nécessaire les erreurs d’approximations. La
stabilité de l’ensemble sera démontrée par l’utilisation du théorème de Lyapunov
et l’efficacité en temps réel du système sera prouvée par expérimentation.
Le chapitre cinq abordera lui un second aspect de la thèse, l’intégration de l’hu-

main dans la boucle d’asservissement du système. Pour cela il sera développé un
algorithme basé sur le CCA (Canonical Correlation Analysis) pour différencier dif-
férents signaux EEG de type SSVEP (Steady-State Visual Evoked Potentials / les
potentiels évoqués visuels stables). Cette différentiation permettra à l’utilisateur
de choisir à travers son regard un stimuli. A partir de ce choix, l’algorithme dé-
terminera une trajectoire pour les différentes articulations de l’exosquelette. Cet
algorithme a ainsi été testé à l’aide d’un casque BCI et de l’exosquelette.
Ce manuscrit de thèse s’achèvera par une conclusion contenant un bilan des dif-

férents travaux réalisés ainsi que différentes perspectives pour de futures recherches
.
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Chapitre 1

Fonctionnement et interactions du
système moteur humain

1.1 Introduction
L’ensemble des éléments, tels que la parole ou le mouvement, qui permettent à

un humain d’interagir avec son milieu environnant sont liés à son système moteur.
De ce fait, la motricité est un élément central de la vie humaine. Lorsque celle
ci se retrouve touchée, cela apporte des changements considérables dans la vie
d’un individu. Ce manque de motricité constitue donc un handicap, de degré varié
selon la pathologie. Or des travaux cherchent à montrer la possibilité de développer
des technologies pour l’assistance à cette mobilité et l’aide à la rééducation pour
diminuer la situation de handicap.
Dans ce chapitre, il sera tout d’abord introduit le fonctionnement des différents

organes qui constituent le système moteur humain en section 2. En troisième par-
tie, il sera abordé les différents dommages que peut subir la motricité humaine et
leurs causes. La section suivante abordera elle les différentes technologies permet-
tant d’établir des commandes à partir des fonctions motrices restantes. Avant de
conclure ce chapitre dans la dernière partie.

1.2 La motricité humaine
Le système moteur se découpe en plusieurs parties : le cerveau qui se charge de

la prise de décisions, les terminaisons nerveuses qui ont pour rôle de transmettre
l’information et les muscles qui font office d’actionneurs. Chacune de ces parties
est nécessaire au bon fonctionnement du système. Une bonne compréhension de
chacun de ces éléments est nécessaire pour appréhender correctement la motricité
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humaine.

1.2.1 Le cerveau humain et le système nerveux
Le cerveau qualifie la partie la plus antérieure et la plus volumineuse de l’encé-

phale (partie du système nerveux se situant dans le crâne). Il est constitué de deux
hémisphères cérébraux, le droit et le gauche, avec des structures quasi symétriques,
et du diencéphale. Le cerveau est protégé par les os qui forment la boite crânienne
et il est en relation avec le tronc cérébral et le cervelet. Un cerveau est le siège des
fonctions cérébrales supérieures telles que le sommeil, la conscience, la cognition
et la mémoire, et est responsable des intégrations sensorielles et motrices. Chaque
hémisphère est constitué par un cortex (la zone superficielle) appelé parfois la sub-
stance grise visible dans la figure 1.2.1 1, et par une zone profonde ou substance
blanche. Cette zone profonde relie le cortex aux restes des fonctions cérébrales par
des fibres nerveuses ou axones.

Figure 1.2.1 – Le cortex cérébral.

Le cerveau humain comporte en général entre 86 et 100 milliards de neurones qui
communiquent entre eux. Chaque neurone est composé de trois parties [Purves 08] :

1. Dessin Michel Saemann - Archives Larousse
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1.2 La motricité humaine

un corps cellulaire, un axone et une dendrite. Tous les neurones sont connectés et
communiquent avec des milliers d’autres neurones, une connexion entre deux neu-
rones est appelée un synapse. La figure 1.2.2 illustre cette connexion. Cette commu-
nication est la base du fonctionnement du cerveau humain [Herculano-Houzel 09,
Purves 01].

Figure 1.2.2 – Une connexion neuronale.

Lors de son activation, le neurone actif va créer une modification du potentiel
de tension, ce que l’on appelle un pic ou un potentiel d’action. Ce potentiel va se
propager aux neurones voisins le long de ses différentes connexions synaptiques.
La présence de différences de potentiels entre les différentes zones neuronales va
créer un courant appelé Local Field Potential (LFP) [Proverbio 03].
Tous les neurones ne remplissent pas la même fonction, le cerveau se décompose

en plusieurs parties appelées lobes, qui se comptent au nombre de 4 et qui sont
visibles dans la figure 1.2.3. Ces différents lobes sont eux-mêmes découpés en dif-
férentes zones, qui remplissent chacune des tâches distinctes. Il est possible de voir
certaines de ces zones dans la figure 1.2.4.

1.2.2 Les muscles
Le corps humain est constitué de différents types de muscles avec des rôles spé-

cifiques, ceux impliqués dans la motricité sont appelés muscles striés squelettiques,
le corps humain en décompte pas loin de 600 par individu. Lorsqu’une décision de
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Figure 1.2.3 – Les lobes du cerveau [Aquaportail ].

Figure 1.2.4 – Les différentes fonctions cérébrales du cerveau [Rvd-psychologue ].
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1.2 La motricité humaine

mouvement est prise par le cerveau, cette décision est transmise jusqu’au muscle
concerné par les nerfs comme illustré dans la figure 1.2.5.

Figure 1.2.5 – La jonction nerf muscle [svt.ac dijon ].

Le lien entre ces neurones et les muscles est réalisé par des jonctions neuro-
musculaires. Ces jonctions ont des structures assez semblables à des synapses à la
différence qu’elles sont reliées à des muscles et non à des neurones. Ces plaques
motrices, qui sont aussi appelées "synapses neuromusculaires", correspondent à la
zone de contact entre le nerf et le muscle. Elles permettent l’arrivée des influx
nerveux au niveau de la fibre musculaire, figure 1.2.6.
Un neurone moteur peut activer jusqu’à plusieurs centaines de fibres [Marieb 05].

La somme des signaux générés par l’activation des unités motrices constitue le
signal EMG (électromyographique). Les stimulations nerveuses ont pour effet de
créer un potentiel d’action (PA) au niveau des tissus musculaires. Ce potentiel
d’action va dépolariser les tissus musculaires en se propageant de part et d’autre
de la jonction neuromusculaire. Après cette vague de dépolarisation, le tissu se
repolarise pour retrouver sa polarité initiale. La figure 1.2.7 représente un cycle de
polarisation des tissus musculaires [Konrad 05].
Ces dépolarisations et repolarisation des tissus musculaires entrainent la contrac-

tion ou le relâchement de ceux-ci. Lors de la contraction ou du relâchement du
muscle, les fibres musculaires qui le constituent se raccourcissent ou s’allongent.
En effet, les fibres musculaires qui sont des tissus mous, ont la capacité de se
compresser et de s’étirer. L’importance de cette contraction et le nombre de tissus
concernés détermineront la force développée par le muscle lors de ce mouvement.
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Figure 1.2.6 – Les plaques motrices [lecerveau.mcgill ].

Figure 1.2.7 – Le potentiel d’action musculaire [vetopsy ].
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1.3 Endommagement de la motricité humaine

Ce changement de longueur du muscle provoque une force sur les tendons, qui eux
constitués de tissus très peu élastiques, de ce fait les tendons ne se déformeront
que peu pour transmettre une grande part de la force à l’os auquel ils sont reliés.
Cette force exercée par le muscle sur l’os rigide aura tendance à provoquer un
mouvement de l’os autour de son articulation. Ce système complexe et spontané
constitue la base de la motricité humaine.

1.3 Endommagement de la motricité humaine
Certaines pathologies peuvent venir endommager le bon fonctionnement du sys-

tème complexe qu’est la motricité humaine. Lors que ce système est touché, l’in-
dividu peut se trouver en situation de handicap. Or chaque handicap possède ses
propres spécificités et ses propres besoins. Pour répondre de manière adéquate aux
besoins, il est nécessaire de caractériser le type de rééducation visée et situer son
besoin. Pour ces travaux, nous nous sommes intéressés aux personnes étant en pos-
session de leurs capacités intellectuelles mais ayant une capacité motrice réduite
ou quasi nulle et qui peut être en partie restaurée. Ce type de handicap peut avoir
plusieurs causes, il sera donc introduit les pathologies plus courantes et répandues.
Parmi les causes principales de handicap moteur important, il y a les accidents

vasculaires cérébraux (AVC). Un AVC survient lorsqu’une partie du cerveau se
retrouve brutalement non irriguée en sang. Les neurones concernés voient donc
leur alimentation en oxygène et en éléments nutritifs essentiels à leurs fonctions
coupé. Cette interruption brutale de la circulation sanguine dans la zone concernée
provoque la mort des cellules nerveuses. Dans 80% des cas cela est dû à un caillot de
sang qui vient obstruer la circulation sanguine, cela est appelé un AVC ischémique
(voir figure 1.3.1). Et dans 20% des cas, cela est dû à une rupture d’un vaisseau,
ce qu’on appelle un AVC hémorragique. L’AVC est la deuxième cause de décès et
la principale cause d’invalidité en France [Fery-Lemonnier 09]. Pour l’année 2009,
plus de 138 600 personnes ont été hospitalisées pour cause d’AVC en France.
La paralysie après une attaque cérébrale est la première cause de handicap à
long terme pour les adultes. Plus de 30% des survivants des AVC gardent des
séquelles moteurs à long termes et une dépendance pour les gestes du quotidien
[Langhorne 09].
En plus d’être un drame humain, cette pathologie a aussi un coût pour la so-

ciété, celui ci étant estimé à environ 7.7 milliards d’euros en France pour l’ensemble
des patients victimes d’un AVC [Chevreul 13]. Cette somme inclut les coûts de
frais médicaux, de suivi médical, la perte de productivité ainsi que le handicap.
En France après un AVC en cas de survie, pour gagner en autonomie et dimi-
nuer les séquelles, une rééducation est mise en place le plus rapidement possible
[Van Peppen 04, Young 07]. Elle peut être réalisée dans des hôpitaux, des centres
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spécialisés ou à domicile.

Figure 1.3.1 – Un AVC ischémique [clinique-iris-marcy etoile ].

Parmi les autres pathologies provoquant des handicaps moteurs sévères, il est
possible de citer notamment la sclérose latérale amyotrophique (SLA) [Moulard 97]
autrement appelée la maladie de Charcot. Cette maladie atteint progressivement
les neurones moteurs du patient. Les muscles, n’étant plus commandés ni stimulés
par le cerveau, finissent par ne plus fonctionner et s’atrophient, ce qui entraine
une faiblesse musculaire puis une paralysie. La SLA, étant une maladie neurodé-
générative, démarre par une faiblesse musculaire puis les membres sont atteints de
manière progressive et successive. Le plus souvent, ce sont les mains et les jambes
qui sont touchées en premier, puis les muscles de la langue, de la bouche, et enfin
ceux de la respiration.
D’autres pathologies moins répandues et moins courantes n’ont pas été citées

mais peuvent entrainer ce type de handicap. Ces pathologies atteignent le système
moteur du patient et réduisent ainsi sa mobilité. Mais une rééducation adaptée
peut permettre de recouvrir une partie des fonctions motrices perdues. Pour fournir
au sujet une rééducation adaptée, il est nécessaire de comprendre et analyser le
fonctionnement du système moteur humain.
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1.4 Détection de la motricité humaine
Une fois qu’une des parties du système moteur présenté dans la section pré-

cédente se trouve atteinte, toute la mobilité se voit compromise. De ce fait, des
recherches scientifiques ont lieu pour combler en partie les fonctions perdues (mo-
bilité, parole pour certains, ...). Certaines technologies ont cherché à remplacer les
fonctions perdues par d’autres sens encore fonctionnels. Il est notamment possible
de faire référence aux commandes vocales, mais aussi à la détection de mouve-
ments oculaires [Duchowski 07] qui consiste, à l’aide d’outils d’oculométrie et de
traitement (« eye-tracking device »), à détecter où le regard de l’individu se porte
et ainsi à agir en conséquence. Le plus souvent, un écran est disposé devant le pa-
tient qui doit choisir avec son regard la tâche qu’il souhaite réaliser, que cela soit
une liste de tâches prédéfinies pour le contrôle d’un actionneur ou bien la sélection
de lettres sur un clavier virtuel pour communiquer. Il existe déjà des modèles com-
mercialisés, on peut notamment citer Tobii PCEye Go [Westover 19] ou le logiciel
libre OptiKey [OptiKey ] qui à l’aide d’un outil d’oculométrie permet le contrôle
d’un synthétiseur vocal ou d’un fauteuil roulant comme illustré dans la figure 1.4.1
[eyedrivomatic ].

Figure 1.4.1 – Commande par oculométrie.

D’autres technologies se sont quant à elles développées sur la détection des
signaux caractéristiques des fonctions moteurs. Durant le mouvement, des signaux
caractéristiques de l’activité cérébrale, des nerfs et des muscles sont émis. Même
en cas de mauvais fonctionnement ou d’endommagement d’une partie du système,
ces signaux restent en partie présents. Par la détection et la caractérisation de ces
signaux, il devient possible d’avoir une image du mouvement ou de l’intention du
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mouvement. La détection d’intentions cérébrales à l’aide de BCI (Brain Computer
Interface) est l’une de ces possibilités technologiques. En caractérisant les signaux
cérébraux, un BCI offre la possibilité d’établir un canal de communication entre le
cerveau humain et le monde extérieur [Mak 09]. En effet, un BCI peut permettre
à une personne de communiquer avec le monde extérieur sans utiliser les voies
neuromusculaires conventionnelles. Autrement dit, les messages et les commandes
de contrôle ne sont pas délivrés par les contractions musculaires, mais par les
signaux du cerveau eux-mêmes. L’électromyogramme (EMG) analyse lui l’activité
liée aux nerfs et aux muscles. L’EMG se sert donc de l’activité liée à la contraction
musculaire comme canal de communication.

1.4.1 Détection de l’activité cérébrale
L’activité cérébrale d’un individu peut être mesurée grâce à un BCI (Brain Com-

puter Interface) parfois aussi appelé BMI (Brain Machine Interface), pour établir
une commande ou une donnée compréhensible par l’homme ou une machine. Ce
concept reçoit une attention et un intérêt croissant depuis des années. La trans-
formation de ce concept théorique à de réels prototypes a pu avoir lieu grâce à la
contribution et la coopération de plusieurs domaines scientifiques, tels que la neu-
rologie, l’informatique, l’instrumentation et le génie électrique, mais de nombreux
travaux et recherches restent à réaliser pour que les BCI trouvent leur place dans
la vie quotidienne.
L’idée de lire les pensées humaines a toujours fait partie de l’imaginaire col-

lectif. Elle a même été l’objet de questionnements scientifiques [Berger 29]. Lors
de ces dernières décennies, malgré l’amélioration de la capacité d’enregistrement
et d’analyse des signaux, la lecture de la pensée reste inaccessible. La complexité
du fonctionnement du cerveau et des signaux EEG [Mak 09] rend impossible l’in-
terprétation de pensées non prédéfinies. Cependant des études de neurologie ont
prouvé, dès les années 70, que les signaux EEG évoluent en fonction de décisions
conscientes du patient et stimuli extérieurs [Donchin 69][Vidal 73]. Cela a mené
à la première tentative de réalisation d’un BCI dans « Brain-Computer Interface
project » [Vidal 73]. Malgré les moyens technologiques et les puissances de calculs
limités de l’époque, ce projet fut un précurseur du domaine du BCI.
Un BCI peut être divisé en trois composantes : tout d’abord un outil de mesure

qui servira à relever les données EEG, puis un outil logiciel qui fera le traitement de
ces informations pour en construire une commande et enfin un outil d’application
qui peut prendre la forme d’un affichage ou d’un effecteur.
Une bonne compréhension du fonctionnement du cerveau humain est néces-

saire pour obtenir un BCI performant, et ainsi optimiser chacune de ses trois
composantes. Il sera donc présenté dans les sections suivantes une explication du
fonctionnement du cerveau suivi de l’état de l’art des trois composantes.
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Figure 1.4.2 – BCI

1.4.1.1 Acquisition du signal

En neurophysiologie, les méthodes existantes pour mesurer l’activité cérébrale
peuvent être regroupées en trois types : signaux électriques, signaux magnétiques
et signaux hémodynamiques. Les deux premiers types de signaux étant l’image du
même phénomène, ils peuvent être regroupés sous le terme de signaux électroma-
gnétiques.
Il existe différentes techniques pour mesurer l’activité électrique neuronale du

cerveau. La majorité de ces méthodes se base sur des techniques d’électroencé-
phalographie. Cette méthode consiste à mesurer les signaux EEG sur le crâne de
l’utilisateur. Les capteurs sont placés au contact de l’épiderme. Ce type de mé-
thodes est dit non invasif. Elles ont contribué à l’expansion de l’utilisation du
BCI, de par leur simplicité d’installation et la non nécessité d’intervention médi-
cale pour leur utilisation. La position des électrodes sur le crâne dans ce type de
système est déterminée pour couvrir toutes les zones d’activités cérébrales comme
il est possible de le voir figure 1.4.3.
Chaque électrode capte la somme des champs électriques neuronaux se trouvant

à la perpendiculaire de la peau. Entre leur source et les électrodes, les signaux
traversent différentes couches biologiques du crâne humain, representé figure 1.4.4.
Ces couches n’ont pas les mêmes propriétés électriques et ne sont pas homogènes,
cela affecte les champs potentiels de l’EEG. La résolution de l’EEG et des champs
électriques, qui sont de l’ordre du micro Volts, se voit donc impactée [Proverbio 03].
La plage de mesure spectrale de l’électroencéphalographie va de 0 à 100 Hz. Pour

l’utilisation d’un BCI, les bandes gammas inférieures sont les plus couramment
utilisées, elles se situent de 0 à 40 Hz [Schalk 11]. Les activités dans la bande
gamma supérieure, qui sont elles liées aux émotions, se situent entre 35 et 100Hz
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Figure 1.4.3 – Le placement des électrodes de BCI.

Figure 1.4.4 – Les différentes couches du cerveau humain.
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[Li 09] [Müller 99].
D’autres approches existent pour mesurer l’activité électrique du cerveau, no-

tamment les méthodes invasives. Parmi elles, on peut citer l’électrocortigraphie
(ECoG), aussi appelée l’électroencéphalographie intracrânienne (iEEG) car elle
mesure les mêmes signaux que l’EEG mais dans le crâne. Cette méthode consiste,
à travers une opération, à implanter la sonde au plus proche du cortex cérébral.
Du fait de l’opération, cette méthode est principalement utilisée dans des cas mé-
dicaux, comme la surveillance de patient épileptique [Ritaccio 12]. Des travaux
pour proposer l’utilisation de cette méthode comme BCI ont été émis [Huggins 99]
[Pfurtscheller 03a] mais les utilisations restent peu nombreuses [Leuthardt 04] [Wang 13]
[Sutter 92].
D’autres méthodes invasives sont possibles comme l’implantation d’une sonde

directement dans le cerveau pour la mesure de Spikes et Local Field Potentials.
Ainsi il pourra être mesuré l’activité d’un nombre de neurones ciblés et limités
[Kennedy 98]. De par de la nécessité d’une lourde opération pour l’implantation
de la sonde, cette méthode n’est utilisée que sur des patients atteints de mala-
dies cérébrales. Elle a tout de même donné naissance à quelques modèles de BCI
[Kennedy 04].
Il existe donc différents types de sondes pour mesurer l’activité cérébrale, qui

interviennent à des couches différentes du cerveau humain comme il est possible
de le voir dans la figure 1.4.5.
D’autres méthodes non basées sur la mesure des signaux électriques existent. Il

est possible de mesurer l’activée cérébrale par magnétoencéphalographie (MEG).
La mesure des signaux magnétiques est similaire à celle des signaux électriques
[Gazzaniga 13][Proverbio 03]. Cette méthode est moins courante que l’EEG dans le
domaine du BCI, mais il existe quelques BCI basés sur ces techniques [Mellinger 07]
[Henson 11] [Foldes 15]. Il existe aussi des techniques hémodynamiques, qui consistent
à mesurer les réactions métaboliques du cerveau lors de son activité (pressions arté-
rielles, intracrâniennes, oxygénation,..)[Huettel 04]. Elles peuvent être utilisées en
complément pour ajouter des informations spatiales aux signaux EEG [Yoo 04].

1.4.1.2 Traitement du signal

Les signaux EEG mesurés contiennent de nombreux artéfacts et un rapport si-
gnal sur bruit assez faible. Dans le cas des signaux EEG enregistrés de manière
non invasive, les artéfacts peuvent provenir de potentiels électriques parasites ré-
sultant d’activités annexes à la tâche cérébrale à réaliser : d’autres activités céré-
brales, mouvements musculaires (électromyogramme (EMG), électro-oculogramme
(ECG)) ou clignements des paupières (EOG). De ce fait, un prétraitement est né-
cessaire avant de procéder à l’étape d’identification de la commande. Plusieurs
types de signaux cérébraux peuvent permettre d’établir la commande d’un BCI.
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Figure 1.4.5 – Les différents types d’électrodes pour BCI [Morshed 14].

Chaque activité cérébrale a des propriétés physiques qui lui sont propres. Dans le
but d’optimiser le traitement de ce signal, il est donc nécessaire de connaître les
propriétés propres au signal que l’on souhaite classifier.

1.4.1.3 Identification du type de signal EEG

Tout d’abord, il est important de différencier deux catégories d’activités céré-
brales. Les premières, dites synchrones, n’apparaissent qu’en réponse à un stimulus
extérieur, alors que les secondes, dit asynchrones, sont les résultantes d’un chan-
gement volontaire et spontané de l’état cérébral de l’individu. Dans le cadre d’un
BCI, deux types d’activités cérébrales synchrones peuvent être utilisés :
- Les SSVEPs (Steady State Visual Evoked Responses / Potentiels évoqués vi-

suels de bas-niveau) sont des signaux apparaissant dans le cortex visuel primaire,
après certains types de stimulu visuels de fréquence préfixée. La fréquence des SS-
VERs étant la même que celle des stimulu, l’utilisateur peut s’entrainer à contrô-
ler leurs amplitudes pour créer une communication avec un BCI [Kalunga 14]
[del R Millan 02] [Friman 07].
- Les ERPs (Event Related Potentials / Potentiels évoqués par un évènement)

sont des réponses du cerveau à tout type de stimulus extérieur (tactiles, visuels ou
auditifs). Les ERP vont varier en fonction du stimulus déclencheur. Le ERPs de

18



1.4 Détection de la motricité humaine

type P300 reste le plus utilisé [Farwell 88][Wang 06].
Plusieurs types d’activités cérébrales asynchrones peuvent être utilisées dans le

cadre d’un BCI :
- Les SCPS (Slow Cortical Potential Shifts / Potentiels corticaux lents) sont des

variations du potentiel cortical moyen, que la majorité des utilisateurs peuvent
contrôler pour commander un BCI, mais cela nécessite une phase d’apprentissage
avec retour visuel [Birbaumer 00].
- L’activité oscillatoire sensorimotrice correspond à l’activité cérébrale durant

la planification ou d’imagination d’un mouvement ou une activité motrice. Elle a
lieu dans le cortex sensorimoteur, dans les bandes de fréquences µ (8-15Hz) et β
(15-35Hz). Elle est variable en fonction de l’individu et au cours du temps pour
un même individu. Après une phase d’entrainement, il est possible de la contrôler
pour un mouvements imaginé, afin de piloter un BCI [Wolpaw 04].
- Les Signaux EEG spontanés prennent forme lors de la réalisation de tâches

mentales, autres que celles liées aux mouvements. Ces tâches mentales (calcul
mental, ...) provoquent l’activation d’un grand nombre de neurones dans des zones
spécifiques du cerveau [Jerbi 07]. Ces zones peuvent être identifiées par le BCI
après un apprentissage [Le Pavec 08].

1.4.1.4 Pré-traitement du signal

La choix de l’activité cérébrale à quantifier par le BCI permet d’obtenir des
informations (fréquences, durées, positions spatiales, ...) sur le type de signal à
identifier. Ces informations vont avoir une incidence sur le type de pré-traitement
utilisé pour garantir un meilleur ratio signal sur bruit et une suppression optimale
des artéfacts .
Tout d’abord, la première méthode de filtrage consiste à utiliser un passe-bande

pour garder seulement les bandes de fréquences correspondant à l’activité cérébrale
choisie. Ensuite vient une deuxième couche de filtrage dite spatiale. Les bruits étant
plus diffus que les signaux étudiés, ils auront tendance à se retrouver sur toutes
les électrodes alors que les signaux quantifiés seront présents que sur les électrodes
proches de la zone cérébrale concernée. Pour remédier à cela, le filtre spatial le
plus commun est le CAR (Common Average), qui consiste à retirer la moyenne
de toutes les autres sondes à la sonde concernée. D’autres filtres spatiaux plus
performants existent comme le small Laplacien [McFarland 97], qui soustrait à la
sonde concernée la moyenne de ses quatre plus proches voisins.
La localisation de sources peut être utilisée dans le cadre de prétraitements

[Congedo 06]. A partir des signaux EEG, une estimation par problème inverse de
l’activité corticale est réalisée. Cela permet de séparer les signaux EEG selon leurs
sources d’activité corticale et donc de ne garder que les EEG significatifs. Cette

19



Chapitre 1 Fonctionnement et interactions du système moteur humain

technique a été notamment appliquée au BCI dans l’algorithme sLORETA (Stan-
dardized low resolution brain electromagnetic tomography) [Pascual-Marqui 02].

1.4.1.5 Classification

De nombreuses équipes spécialisées ont travaillé la classification de données
EEG, qui constitue le clef de voute de l’utilisation d’un BCI. L’étape de traitement
est constituée de deux phases : l’extraction des caractéristiques discriminantes et
la classification. Les méthodes utilisées pour réaliser ces deux phases dépendront
du type de signal à identifier.
Pour les signaux asynchrones, les méthodes d’extraction se basent sur les connais-

sances en neurophysiologie. Le but étant de détecter une propriété physique par-
ticulière aux signaux EEG de l’activité cérébrale visée. Par exemple pour des po-
tentiels corticaux lents, les variations temporelles base fréquence seront detectées,
alors que pour les signaux sensorimoteurs, il s’agira plutôt de quantifier la puis-
sance du signal dans les bandes de fréquences visées. Des transformations temps-
fréquence ou des filtres auto-régressifs sont nécessaires pour la mise en évidence
de ces caractéristiques [Bashashati 07].
Ensuite, selon le type de signaux asynchrones, la classification peut être réali-

sée par une simple détection de seuil ou de l’apprentissage supervisée [Lotte 07]
[Bashashati 07].
Dans le cas de signaux synchrones, il est nécessaire de passer par des phases

d’apprentissage pour pallier les fortes variances des signaux entre les différents
individus [Krusienski 06].

1.4.2 Détection de l’activité musculaire
Il a été vu dans la section précédente que lorsque l’organe de commande, le

cerveau, prend la décision d’un mouvement, il envoie un influx nerveux jusqu’au
muscle concerné. Cet influx nerveux prend la forme de signaux électriques qui
provoquent des pics d’activations musculaires. Il est possible de mesurer ces pics
d’activation à l’aide de l’électromyographie (EMG). Cette technique médicale per-
met de mesurer l’activité des nerfs ou des muscles soit à l’aide d’une aiguille pour
les muscles et les nerfs profonds, ou par une électrode sur la peau pour ceux su-
perficiels. Les pics d’activation se propagent de part et autre du tissu musculaire
en partant de la jonction neuromusculaire. Le signal EMG est enregistré au niveau
d’une fibre musculaire par un amplificateur différentiel. Le signal EMG évoluera
donc en fonction de la propagation du pique d’activation le long de la fibre. Ce phé-
nomène se produisant de manière simultanée sur de nombreuses fibres constituant
le muscle, les signaux relevés seront la superposition de trains de pic d’activation
communément appelés : MUAP [Sidi Mamar 13].
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Figure 1.4.6 – La superposition des pics d’activations [Konrad 05].

Les signaux EMG sont généralement constitués d’une large plage de fréquence,
cela rend donc difficile de réduire le bruit par filtrage. De plus, il est difficile
d’utiliser directement les données EMG brutes en tant qu’informations d’entrée
pour commande. Par conséquent, les données significatives doivent être extraites
des signaux EMG. Pour cela plusieurs stratégies existent [Kiguchi 08] : valeur
absolue moyenne, valeur moyenne rectifiée, pente de la valeur absolue moyenne,
racine carrée de la moyenne (RMS), passage par zéro, longueur de la forme d’onde
ou changements de signe de la pente.
Une fois les données caractéristiques extraites du signal EMG, il faut prédire

la force développée par l’utilisateur à partir de celle-ci. Ce lien liant les signaux
EMG à la force établie, dépendra donc du positionnement des électrodes, du
muscle, des positions des articulations à l’instant donné et de l’individu. Plu-
sieurs stratégies ont été établies pour déterminer cette force : des commandes
neuro-flou [Kiguchi 08], commande par analyse de composante principale (PCA)
[Artemiadis 10a], commande par modèle de régime de commutation [Artemiadis 10b].
Il est aussi possible de détecter une interaction entre l’individu et le système par

un détecteur de force. Lors de son mouvement, l’utilisateur produira une force qui
par son orientation et son intensité pourra être interprétés en commande par le
système. La détection de force comporte l’avantage d’être une méthode simple par
la nécessité d’aucun modèle ni de traitement complexe. Mais du fait de l’attente
de la force que l’on souhaite assister, le système comporte toujours un retard sur
l’utilisateur. En remontant en amont du système de motricité, la commande peut
anticiper le mouvement et ainsi diminuer le retard du système sur l’utilisateur pour
une interaction fluide avec l’utilisateur. Mais cela augmente malheureusement la
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complexité du traitement et de l’analyse, et diminue la qualité de l’information.
Donc entre ces différentes technologies, un compromis entre temps de retard à
l’assistance et complexité du traitement doit être réalisé.

1.5 Solution technologique pour l’aide au manque
de motricité

Le BCI, l’EMG ou la détection de force sont des outils de commande pouvant
être utilisés pour différents effecteurs. Ces effecteurs peuvent prendre la forme
d’écran, fauteuil roulant, robot manipulateur ou exosquelette. Ce choix dépendra
de la tâche à réaliser par celui-ci : didactique, aide à la mobilité, retour visuel. Il
sera donc présenté les outils de communication et les effecteurs les plus communs
dans le domaine de l’interaction humain [Bekaert 09].

1.5.1 Communication palliative
Une des applications les plus répandue des interfaces BCI est la communication

palliative. Elle permet à des individus de communiquer à travers des claviers vir-
tuels sans la moindre activité musculaire. Une des principales difficultés se trouve
dans la différence entre le grand nombre de caractères nécessaires pour commu-
niquer et le peu d’états mentaux quantifiables par un BCI [Farwell 88]. Plusieurs
technologies existent pour réaliser de la communication palliative, voici les plus
répandues.
Tout d’abord la matrice du P300 Speller qui consiste à identifier la ligne et

la colonne contenant le symbole à sélectionner par la génération d’ERPs de type
P300. Un tel système permet à une personne valide d’épeler deux à trois lettres
par minute [Salvaris 09] .
L’interface TTD (Thought Translation Device) procède par des dichotomies suc-

cessives de l’alphabet. A chaque passage sur le bloc contenant le caractère souhaité,
l’utilisateur génère une variation de son potentiel cortical lent. L’utilisation de cette
interface permet une épellation d’une lettre toutes les 2 minutes [Hinterberger 03].
L’interface Graz-BCI utilise ce même principe de dichotomie, sauf que la détec-

tion est basée sur l’analyse de l’activité sensorimotrice. Ce procédé permet une ré-
daction de texte à la vitesse moyenne de 1,02 caractères par minute [Pfurtscheller 03b].
L’interface Hex-o-Spell [Blankertz 06] analyse des signaux d’activités sensorimo-

trices pour piloter une flèche. Une fois la flèche dans le bon hexagone, on reprend
la même méthode avec les 5 symboles restants afin de trouver le bon. La vitesse de
saisie, pour des volontaires valides ayant testé cette interface de communication,
varie de 2, 3 à 7 caractères par minute.
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Le DASHER-BCI est une autre interface basée sur l’activité oscillatoire senso-
rimotrice [Felton 07].
La communication n’est pas le seul domaine où le BCI et l’EMG peuvent venir

en aide à des personnes en condition de dépendance. En effet, des équipes ont
travaillé sur l’utilisation d’un BCI pour réaliser des tâches du quotidien telles que
ouvrir des mails, allumer la télévision et autres ([Hochberg 06].

1.5.2 Contrôle d’un effecteur
Un BCI et les signaux EMG peuvent aussi apporter des solutions à des problèmes

de mobilité, c’est pourquoi des équipes de recherche ont donc travaillé sur des
fauteuils roulants électriques commandés par la pensée notamment.
Un des premiers modèles proposait deux déplacements (droite et gauche) en

discriminant deux tâches cérébrales d’activités sensorimotrices [Tanaka 05]. Une
autre approche consiste à sélectionner des destinations prédéfinies sur des trajec-
toires balisées. Les signaux cérébraux cognitifs type P300 sont les plus aptes à
réaliser ce type de commande. D’autres équipes ont essayé d’offrir plus de choix
de déplacement en augmentant le nombre d’activités cérébrales détectables, mais
cela a diminué la qualité de classification [del R Millan 02].
Le fauteuil roulant électrique n’est pas la seule technologie permettant de re-

donner de la mobilité aux personnes atteintes de handicap. Des travaux ont mis
en avant la possibilité d’utiliser des exosquelettes du membre inférieur pour ai-
der des individus lors de la marche. Il a notamment été proposé de contrôler ces
exosquelettes par des signaux SSVEP [Kwak 15] ou par EMG [He 07].
Le BCI et les EMG ne concernent pas uniquement la mobilité des membres infé-

rieurs, il peut aussi intervenir sur les membres supérieurs en commandant des exos-
quelettes ou des prothèses de membre supérieur [Muller-Putz 07]. Il est aussi pos-
sible d’utiliser les deux simultanément dans des commandes hybrides [Kalunga 14].

1.6 Conclusion
Dans ce chapitre, le fonctionnement de la motricité humaine et tous les membres

nécessaires à son bon fonctionnement ont été introduits. Il a été exposé que, la
motricité était un système complexe et très performant mais la motricité pouvait
se montrer très fragile une fois un de ses éléments perturbés ou disfonctionnels. Une
liste non exhaustive des différentes pathologies, qui pouvaient nuire à l’intégrité
du système moteur, fut présentée. Il a ensuite été abordé le fait que lorsqu’un des
membres ou des éléments de ce système moteur était atteint, le reste pouvait rester
fonctionnel. De ce fait, il a été mis en avant l’existence de certain travaux qui ont
démontré qu’avec les technologies adéquates, une détection des fonctions moteurs

23



Chapitre 1 Fonctionnement et interactions du système moteur humain

encore présentes pouvait être réalisée. A partir de ces détections, une commande
de différents types d’effecteurs peut être établie. Pour la suite de ces travaux, il
sera pris comme effecteur un exosquelette d’avant bras droit. Le chapitre suivant
introduira donc ce type de système robotisé.
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Chapitre 2

Exosquelette d’application pour le
membre supérieur

2.1 Introduction
Les robots sont des dispositifs mécatroniques conçus pour exécuter automati-

quement des tâches. Dès le début du 20ème siècle, les premiers robots industriels
ont vu le jour. Ils ont montré leur capacité à développer des forces importantes et
à réaliser des tâches physiquement impossibles pour l’homme. L’évolution de l’au-
tomatique, l’électronique et de l’informatique a permis de développer des robots
de plus en plus rapides, précis et autonomes. Malgré cela, le pouvoir décisionnel
d’un robot reste limité par rapport à celui de l’homme. L’humain possède la ca-
pacité de réaliser des mouvements complexes de manière optimisée et de réagir
avec son environnement de manière optimale. Mais de part ses limites physiolo-
giques, l’humain ne peut développer qu’une force réduite par rapport aux robots.
Les exosquelettes sont donc nés de l’idée de fusionner la puissance d’un robot avec
le contrôle complexe d’un humain [Cloud 65].
Les exosquelettes sont des robots motorisés portés par un humain. Contraire-

ment aux prothèses qui viennent en remplacement d’un membre absent, l’exos-
quelette vient en parallèle du membre toujours présent. Leur développement est
principalement motivé par deux champs d’applications : augmenter les capacités
physiques, rétablir la mobilité ou compenser la perte de force des personnes han-
dicapées.
Le premier domaine d’application d’un exosquelette est donc l’augmentation

des capacités physiques des individus sains. L’armée fut la première à manifester
un intérêt pour les technologies pouvant améliorer les performances sur le champ
de bataille et faciliter la réadaptation des blessés. Dès le début des années 1960,
l’armée américaine a donc émis l’idée de créer un exosquelette permettant d’aug-
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menter les capacités des soldats [Cloud 65]. General Electric a travaillé de ce fait
sous tutelle de l’armée sur des exosquelettes à portée militaire avec « Hardiman »
[Makinson 71]. D’autres laboratoires telle que Berkeley Bionics, devenu Ekso Bio-
nics, ont aussi lancé des projets d’exosquelettes militaires : HULC (Human Uni-
versal Load Carrier), BLEEX (Berkeley Lower Extremity Exoskeleton)[Zoss 06],
ExoHiker and ExoClimber [Pransky 14]. La compagnie française RB3D a aussi
produit des exosquelettes militaires tels que Hercule.
L’augmentation des capacités physiques présente aussi un intérêt pour la société

civile. Un exosquelette est une solution pour l’amélioration de l’ergonomie de mé-
tiers à forte pénibilité tout en respectant les contraintes industrielles. Il est ainsi
possible de minimiser la douleur des travailleurs tout en augmentant leurs ren-
dements de production. Il existe des exemples d’utilisation en milieux industriels
notamment dans le domaine agricole [Yagi 09], dans les chaines de constructions
[Sylla 14] ou autres [Umetani 99].
Les exosquelettes peuvent aussi intervenir dans le domaine médical en palliant

les fonctions motrices d’un membre touché par un handicap [Kalunga 14] ou dans
un processus de rééducation [Heo 12]. Les exosquelettes, par leurs correspondances
aux corps humains et leurs multiples effecteurs, permettent un meilleur ciblage de
la zone de rééducation. Un robot manipulateur classique avec un simple effecteur
ne peut pas contrôler la répercussion sur les membres de l’utilisateur de la force
qu’il émet. Alors que pour un exosquelette chaque articulation peut être activée
distinctement et pour un mouvement précis.
La rééducation et l’assistance par exosquelette peuvent se réaliser aussi bien

sur les membres supérieurs que les membres inférieurs du corps humain. Ces deux
parties du corps humains comportent de nombreuses ressemblances mais aussi
leurs propres spécificités. Pour qu’un exosquelette soit performant dans ses taches
à accomplir, il doit prendre en compte l’anatomie du membre à assister. De ce fait,
une rapide présentation de l’anatomie du membre supérieur va être ici réalisée afin
de permettre une meilleure compréhension du fonctionnement de l’exosquelette.

2.2 Anatomie du membre supérieur
Le membre supérieur qualifie la partie du corps humain qui démarre de l’épaule

et s’étend jusqu’à la main. L’épaule sert de jonction entre le tronc humain et le
bras, l’avant-bras est lié au bras par le coude et le poignet sert d’articulation de
liaison entre l’avant-bras et la main, comme il est possible de voir figure 2.2.1. Les
articulations liées aux doigts ne seront pas traitées ici.
L’épaule est l’articulation humaine la plus mobile, elle possède 3 rotations : la

flexion/extension, l’adduction/abduction et la rotation axial. Rotations auxquelles
viennent s’ajouter 2 mouvements de translation qui ont lieu au niveau claviculaire :
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Figure 2.2.1 – Les différentes articulations du membre supérieur

l’élévation/ dépression et la rétraction/ protraction. Il y a donc 5 degrés de liberté
au niveau du bloc épaule-claviculaire [Van der Helm 92]. Le coude [London 81] et
le poignet [Neu 01] ne possèdent eux que 2 rotations chacun : la flexion/ extension
et la pronation/ supination pour le premier et la flexion/ extension et la dévia-
tion ulnaire/ radial pour le second. Ce qui fait donc 9 degrés de liberté pour le
membre supérieur, qui sont représentés dans la figure 2.2.2, alors que seulement
6 sont nécessaires pour atteindre librement tous points de l’espace. Il y a donc
dans le membre supérieur une redondance des degrés de liberté [Rosenbaum 95],
qui garantit la liberté de mouvement même en cas de degré de liberté manquant
[Scholz 99].

2.3 Présentation de l’exosquelette ULEL
Dans le cas de nos études et expérimentations, l’équipe de recherche possède

à sa disposition un exosquelette de membre supérieur droit. Ce bras d’exosque-
lette est un produit unique RB3D, conçu et réalisé à partir des dernières avan-
cées technologiques, sur commande du laboratoire LISSI de l’université de Créteil
(FRANCE) pour l’équipe de recherche SIRIUS. Ce système a été conçu pour réali-
ser des travaux de recherche en laboratoire autour de la commande d’exosquelette,
cet exosquelette a été nommé ULEL (Upper Limb Exoskeleton of LISSI), il est
visible dans la figure 2.3.1.
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Figure 2.2.2 – Les mouvements du membre supérieur [Gopura 16].

Figure 2.3.1 – Upper Limb Exoskeleton of LISSI (ULEL).
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ULEL possède 3 degrés de liberté motorisés. Une rotation correspondant à la
flexion/ extension des trois articulations du membre supérieur qui sont l’épaule,
le coude et le poignet. Les axes de rotation des flexions/ extensions de l’épaule
et du coude étant parallèles, les mouvements de ces deux articulations se situent
dans le même plan. La rotation du poignet vient quant à elle donner une troisième
dimension aux mouvements. Chaque moteur est relié à un système de poulie cour-
roie synchrone avec des rapports de réduction propres à chaque articulation. Une
articulation passive est présente au niveau de l’épaule de l’utilisateur, elle peut
être bloquée ou libérée à l’aide d’une manivelle.
Comme il est possible de le constater dans la figure 2.3.1, ULEL est composé de

quatre modules. Le premier module est le châssis, qui est réglable en hauteur grâce
à un vérin hydraulique. Ainsi il est possible d’aligner l’axe de rotation de l’épaule
du sujet avec celui de l’exosquelette. Le support du châssis est mobile à l’aide de
roues, mais peut être bloqué à l’aide de frein. Ce châssis et son support permettent
au sujet de ne pas avoir à supporter la charge de la structure de l’exosquelette. Le
second module, celui de l’épaule, est relié au châssis par une rotule réglable passive.
Ce module d’épaule contient aussi une articulation rotative avec un actionneur
intégré. Vient ensuite un troisième module de l’avant-bras qui est lié au second
par un actionneur intégré qui correspond à l’articulation du coude. Et enfin le
dernier module, qui agira sur le poignet par le biais d’un actionneur intégré au
module de l’avant-bras.

Figure 2.3.2 – Les actionneurs de ULEL.
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Le système d’actionnement et de transmission de ULEL est basé sur un système
intégré de vis et câbles, visible dans la figure. 2.3.2. L’articulation est entrainée
par un câble push-pull standard. Le câble est entrainé d’un côté par une vis à
billes bloquée en rotation, qui se translate directement dans son écrou sans aucun
guidage linéaire. Ce type de système permet, grâce à des taux de réduction élevés,
d’obtenir des couples opérationnels de forte amplitude. L’alignement de l’arbre du
moteur avec le câble donne une structure compacte, et ainsi une faible inertie. Les
caractéristiques des moteurs de chaque articulation sont données dans le tableau
2.1. Des capteurs électriques de fin de course font office de butées réglables et
permettent ainsi de limiter le débattement angulaire des articulations.

Épaule Coude Poignet
Caractéristiques moteurs Re50 200W RE 40 - 150 W RE 40 - 150 W

Couple nominal articulation (Nm) 85, 08 23, 9 6.72
Vitesse nominale articulation (tr/min) 149 41, 93 18, 39

Débattement angulaire (°) 0→ 90 −10→ 110 −40→ 40
Précision mesure angulaire (°) 0, 0029 0, 0043 0, 0015

Table 2.1 – Les caractéristiques des actionneurs de ULEL.

De plus, à ces articulations motorisées s’ajoutent une quatrième articulation, qui
est elle non motorisée. Cette articulation est une rotule passive qui correspond au
mouvement de rotation épaule interne-externe, La rotule passive peut être main-
tenue bloquée ou libre avec frottement ajustable. Dans nos utilisations, nous avons
décidé de la bloquer.
L’une des premières étapes de notre travail a été la mise en place de modèles

classiques, tels que les modèles géométriques, cinématiques et dynamiques. Les
principaux éléments de ce travail et les résultats sont présentés dans la suite de ce
chapitre.

2.4 Modélisation de ULEL
La modélisation du système est importante et nécessaire pour établir certaines

lois de commandes, notamment celles prenant en compte la dynamique du système,
comme par exemple les commandes en impédance. La précision et la qualité de ce
type de commandes seront fortement influencées par le modèle. Cette modélisation
est aussi importante pour la phase de simulation, où notre modèle viendra simuler
le rôle du système réel. De ce fait, un modèle fiable permet de passer des simulations
au réel sans encombre et en toute sécurité.
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L’exosquelette ULEL est modélisé à l’aide d’une notation Denavit-Hartenberg
(DH) modifiée [Khalil 04].

Figure 2.4.1 – Modèle CAO de ULEL (avec la permission de RB3D) [Riani 18] .

ULEL possède 3 axes de rotation visibles figure 2.4.1, ce qui nous donne un
vecteur q = [q1 q2 q3]T . Chacun de ces axes de rotation possède un repère propre
Ri(Oi, xi, yi, zi). Dans ces repères les zi correspondent aux axes de rotation de
l’articulation, les xi sont parallèles aux membres i et les yi sont déterminés de
manière à obtenir des repères orthonormés directs. Il est ainsi obtenu le modèle
cinématique représenté figure 2.4.2.

Figure 2.4.2 – Modèle cinématique de ULEL .

2.4.1 Modèle géométrique
Un modèle géométrique direct réalise le lien entre le repère articulaire de l’exos-

quelette et le repère spatial. La position spatiale de l’exosquelette est nécessaire
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pour déterminer des trajectoires et le mouvoir dans l’espace. Cependant le contrôle
de l’exosquelette s’effectue au niveau articulaire, à travers le vecteur q = [q1 q2 q3]T .
Donc pour passer d’un repère Ri−1 à un autre Ri , des matrices de transformation
i−1Ti de la forme 2.4.1 sont utilisées.

i−1Ti =


cos(θi) −sin(θi) 0 di

cos(αi)sin(θi) cos(αi)cos(θi) −sin(αi) −risin(αi)
sin(αi)sin(θi) sin(αi)cos(θi) cos(αi) ricos(αi)

0 0 0 1

 (2.4.1)

où :
-θi est l’angle entre l’axe xi−1 et xi selon zi.
-di est la distance entre zi−1 et zi selon xi−1.
-ri est la distance entre xi−1 et xi selon zi.
-αi est l’angle entre zi−1 et xi selon xi−1.
Dans l’exosquelette ULEL, ces paramètres ont été identifiés dans le tableau 2.2.

θi di ri αi

1 q1 0 0 0
2 q2 l1 0 0
3 q3 l2 r3 −π

2

Table 2.2 – Les paramètres géométriques de ULEL.

Ce qui donne donc les matrices de passage suivantes :

0T1 =


cos(q1) −sin(q1) 0 0
sin(q1) cos(q1) 0 0

0 0 1 0
0 0 0 1

 , (2.4.2)

1T2 =


cos(q2) −sin(q2) 0 l1
sin(q2) cos(q2) 0 0

0 0 1 0
0 0 0 1

 , (2.4.3)

2T3 =


cos(q3) −sin(q3) 0 l2

0 0 1 r3
−sin(q3) −cos(q3) 0 0

0 0 0 1

 . (2.4.4)

Les équations précédentes (2.4.2)-(2.4.3)-(2.4.4) permettent de passer d’un re-
père à l’autre de proche en proche mais il est possible de généraliser le passage :
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kTn =
n∏

i=k+1

i−1Ti. (2.4.5)

L’application de l’équation (2.4.5) aux équations (2.4.2)-(2.4.3)-(2.4.4) donne :

0T2 =


C12 −S12 0 l1C1
S12 C12 0 l1S1
0 0 1 0
0 0 0 1

 , (2.4.6)

0T3 =


C12C3 −C12S3 −S12 l1C1 + l2C12 − r3S12
S12C3 −S12S3 C12 l1S1 + l2S12 + r3C12
−S3 −C3 0 0

0 0 0 1

 , (2.4.7)

avec Ci = cos(qi), Si = sin(qi), Cij = cos(qi + qj) et Sij = sin(qi + qj),.
Grâce aux équations de passages précédentes, il est donc possible de passer de la

position de tout point P dans un repère cartésien Ri à sa position dans un repère
cartésien Rj.

jP = jTi
iP, (2.4.8)

avec :

jP =


jPx
jPy
jPz
1

 , iP =


iPx
iPy
iPz
1

 . (2.4.9)

jP et iP sont les coordonnées cartésiennes homogènes du point P dans les repères
Rj et Ri respectivement.

(ixmi, iymi, izmi) sont les coordonnées des centres de masse iPmi de chaque arti-
culation i selon le repère i :

1Pm1 =


1xm1
1ym1

0
1



2Pm2 =


2xm2
2ym2

0
1


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3Pm3 =


3xm3

0
3r3
1


Ces coordonnées iPmi sont ramenées au repère 0, grâce aux différentes matrices

de passages 0Ti. Il est donc appliqué l’équation (2.4.8) sous la forme suivante
0Pmi = 0Ti

iPi :

0Pm1 =


C1

1xm1 − S1
1ym1

S1
1xm1 + C1

1ym1
0
1

 =


0xm1
0ym1

0
1



0Pm2 =


C12

2xm2 − S12
2ym2 + l1C1

S12
2xm2 + C12

2ym2 + l1S1
0
1

 =


0xm2
0ym2

0
1



0Pm3 =


C3C12

3xm3 − 2S12
3r3 + l1C1 + l2C12

C3S12
3xm3 + l1S1 + l2S12
−S3

3xm3
1

 =


0xm3
0ym3
0zm3

1



2.4.2 Modèle cinématique
A partir du modèle géométrique, si le vecteur q est connu alors pour tout point

P de ULEL, il est possible d’exprimer sa positon X dans le repère cartésien R0 :

X =


0Px
0Py
0Pz

 (2.4.10)

A partir de cette position X, le modèle cinématique de ULEL donne la vitesse
Ẋ en fonction des vitesses articulaires q̇.

Ẋ = J(q)q̇, (2.4.11)

avec J(q) ∈ R3×3 la matrice jacobienne. Les éléments Ji,k de cette matrice
jacobienne sont de la forme :

Ji,k = ∂Xi

∂qk
(2.4.12)
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2.4.3 Modèle dynamique
Il existe deux types de modèle dynamique pour représenter un système robotisé :
— Tout d’abord le modèle dynamique direct (MDD) qui peut être représenté

par l’équation suivante :
q̈ = fMDD(q, q̇, τ). (2.4.13)

Ce modèle décrit l’accélération q̈ comme une fonction de la position q, vitesse q̇
et du couple du système τ .
— Le modèle dynamique inverse peut lui être représenté par l’équation sui-

vante :
τ = fMDI(q, q̇, q̈). (2.4.14)

Ce modèle décrit le couple τ comme une fonction de la position q, vitesse q̇ et
l’accélération q̈.
Parmi toutes les différentes méthodes existantes pour établir le modèle dyna-

mique de notre système, il a été décidé d’utiliser la méthode de Lagrange. La
méthode de Lagrange permet de lier les énergies cinétiques et potentielles du sys-
tème à sa dynamique. En appliquant ces équations à ULEL, on obtient :

τi = d

dt

∂L

∂q̇i
− ∂L

∂qi
, (2.4.15)

où τi est le couple dans l’articulation i d’ULEL et L est le Lagrangien du système.
Le Lagrangien L s’exprime de la forme :

L = Ec − Ep, (2.4.16)

avec Ec l’énergie cinétique du système et Ep l’énergie potentielle du système.
L’énergie potentielle du système Ep peut s’écrire pour ULEL de la forme :

Ep = gT
n∑
i=1

mi
0xmi, (2.4.17)

où g est le vecteur d’accélération gravitationnelle, mi la masse de l’articulation
i ramenée à son centre d’inertie Pmi et 0xmi la coordonnée de ce centre d’inertie
selon l’axe R0 selon le repère 0.
Cette énergie cinétique du système Ec peut être écrite pour ULEL de la forme :

Ec = 1
2 q̇

TM(q)q̇, (2.4.18)

avec M(q) ∈ R3×3 la matrice d’inertie du système, qui est symétrique et définie
positive . Il est possible d’exprimer cette matrice par l’équation suivante :
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M(q) =
3∑
i=1

(miJ
T
viJvi + JTwiIiJwi), (2.4.19)

où :

Jvi =


∂0xmi

∂q1
∂0xmi

∂q2
∂0xmi

∂q3
∂0ymi

∂q1

∂0ymi

∂q2

∂0ymi

∂q3
∂0zmi

∂q1
∂0zmi

∂q2
∂0zmi

∂q3

 , (2.4.20)

Jwi =
[
Z1 . . . Zi . . . 0

]
, (2.4.21)

avec (xmi, ymi, zmi) les coordonnées des centres de masse mi de chaque arti-
culation i selon le repère 0 ; et les Zi sont les vecteurs de position des axes de
rotation xi selon R0. mi et Ii représentent respectivement la masse et l’inertie de
l’articulation i ramenées à son centre de gravité. Ce qui donne donc des matrices
Jvi de la forme suivante dans le cas de ULEL :

Jv1 =

 −
1xm1.S1 − 1ym1.C1 0 0

1xm1.C1 − 1ym1.S1 0 0
0 0 0

 , (2.4.22)

Jv2 =

 −l1.S1 − 2xm2.S12 − 2ym2.C2 −2xm2.S12 − 2ym2.C2 0
l1.C1 + 2xm2.C12 − 2ym2.S12

2xm2.C12 − 2ym2.S12 0
0 0 0

 , (2.4.23)

Jv3 =

 −l1S1 − (l2 − 3xm3.C3)S12 − 3r3.C12 −(l2 −3 xm3.C3)S12 − 3r3.C12 −3xm3.S3.C12
l1.C1 + (l2 −3 xm3.C3).C12 −3 r3S12 (l2 − 3xm3.C3).C12 −3 r3S12

3xm3.S3.S12
0 0 −3xm3.C3

 .
(2.4.24)

Pour les matrices Jwi, elles sont de la forme :

Jw1 =

 0 0 0
0 0 0
1 0 0

 , (2.4.25)

Jw2 =

 0 0 0
0 0 0
1 1 0

 , (2.4.26)

Jw3 =

 0 0 −S12
0 0 C12
1 1 0

 . (2.4.27)
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A partir de ces différentes matrices Jvi et Jwi, la matrice d’inertie M(q) a pu
être déterminée. Les différents éléments Mi,j(q) de cette matrice seront présentés
en annexe.
Les éléments Ci,j(q, q̇) de la matrice C(q, q̇) ∈ R3×3 de Coriolis sont déterminés

par la sommation des symboles de Christoffel ci,j,k(q) de la manière suivante :

Ci,j(q, q̇) =
3∑

k=1
ci,j,k(q)q̇k, (2.4.28)

où les symboles de Christoffel ci,j,k(q) sont calculés selon l’équation :

ci,j,k(q) = ∂Mi,j(q)
∂qk

+ ∂Mi,k(q)
∂qj

− ∂Mk,j(q)
∂qi

. (2.4.29)

L’effet de la pesanteur sur les couples du système robotisé est représenté par le
vecteur G(q) ∈ R3, il se calcule de la manière suivante :

G(q) =


∂Ep

∂q1
∂Ep

∂q2
∂Ep

∂q3

 (2.4.30)

Les frictions de l’exosquelette seront quant à elles modélisées par le vecteur
D(q̇) ∈ R3. Il existe différentes manières d’estimer les frictions d’un système robo-
tisé : [Armstrong 88]. Il a été choisi d’utiliser une modélisation de la forme :

D(q̇) = fv q̇ + fssgn(q̇), (2.4.31)

avec fv = diag(fv1, fv2, fv3) ∈ R3×3 et fs = diag(fs1, fs2, fs3) ∈ R3×3 deux
matrices diagonales des frottements visqueux et des frottements secs respective-
ment.
L’équation de Euler-Lagrange peut maintenant s’écrire sous sa forme matricielle

pour exprimer le modèle dynamique de ULEL :

M(q)q̈ + C(q, q̇)q̇ +G(q) +D(q̇) = τ. (2.4.32)

2.5 Identification des paramètres d’ULEL
Pour modéliser la dynamique du système, certains paramètres ont été utilisés

(positions des centres de gravité, coefficients de frottements, etc). Les constructeurs
fournissent des valeurs nominales pour ce type de paramètres, mais il existe un
écart entre les valeurs réelles et fournies. Or que ce soit pour une commande
utilisant le modèle dynamique inverse ou pour les simulations utilisant le modèle
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dynamique direct, la justesse du modèle dépendra des valeurs numériques de ces
paramètres. De ce fait, pour essayer d’obtenir les valeurs de ces paramètres les
plus proches possibles de la réalité, nous avons procédé à l’identification de ces
paramètres du système en exploitant la linéarité du modèle dynamique par rapport
à ces paramètres.
Cette phase d’identification a été réalisée à partir de la méthode et des enregis-

trements présentés dans ([Riani 18]). Tout d’abord à l’aide d’un positionnement
d’ULEL et un choix de trajectoire désirée particulière, il est possible d’éliminer
un grand nombre de paramètres dynamiques et d’isoler les paramètres de frictions
pour les identifier. Une fois cette manipulation et les enregistrements réalisés, il a
été utilisé la fonction lsqcurvefit de Matlab, qui permet de résoudre les problèmes
d’ajustement de données au sens des moindres carrés. Après avoir identifié les
paramètres de frottement, l’identification des paramètres d’inertie du modèle est
effectuée en résolvant le modèle dynamique surdéterminé à l’aide de la fonction
lsqcurvefit Matlab.

2.6 Conclusion
Ce chapitre a tout d’abord introduit un rapide état de l’art sur la robotique

et plus précisément sur les exosquelettes. Il a ainsi été présenté les différentes
utilisations pour un exosquelette et plus particulièrement dans le monde de la
rééducation. Ce qui a permis d’introduire ULEL, l’exosquelette qui sera utilisé
pour les expérimentions durant les travaux de ce manuscrit. Il a ainsi été présenté
dans ce chapitre sa modélisation et l’identification de ces paramètres dynamiques.
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Chapitre 3

Commande adaptative continue par
mode glissant avec action intégrale

3.1 Introduction
Un domaine où les exosquelettes ont suscité un grand intérêt est le monde mé-

dical et notamment la rééducation physique [Perry 06][Riener 16][Veneman 07].
En effet, les sociétés occidentales connaissent un vieillissement de leur popula-
tion, entrainant une augmentation des besoins en soins médicaux. Or ces soins
médicaux s’avèrent souvent coûteux et le personnel médical reste limité. Les exos-
quelettes sont une des solutions qui pourrait permettre de répondre au mieux à
cette croissance en besoin médical tout en limitant les coûts pour les sociétés.
Tout d’abord, en fournissant une aide physique aux personnes atteintes de han-
dicap, ces derniers pourraient retrouver une certaine autonomie dans leurs tâches
quotidiennes [Schmeisser 73][Vukobratovic 74]. Cette nouvelle autonomie augmen-
terait leur confort de vie et diminuerait par la même occasion leur besoin de prise
en charge.
La rééducation des personnes atteintes de handicap suite à une attaque car-

diaque se décompose en plusieurs étapes. Dans ce chapitre, il sera traité la première
phase dans le processus de rééducation moteur d’un patient : la phase passive.
Cette phase permet de remobiliser les membres atteints, elle constitue donc une
phase importante de la rééducation du patient ([Carel 00]). Durant cette première
étape, le patient étant souvent incapable de produire des mouvements spontanés,
il sera assisté pour des exercices de postures et de mouvement pour recouvrir sa
complète mobilité ([Marque 14]).
L’exosquelette, en tant que robot portable en contact direct avec les patients

en état de fragilité musculaire, la sécurité du porteur doit être assurée. Pour ré-
pondre à ces exigences, la commande se doit de garantir une stabilité face aux
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perturbations extérieures et aux variations de dynamique, que peut entrainer un
changement d’utilisateur. Plusieurs stratégies de commandes ont pu être proposées
dans des travaux de recherche. Parmi elles, il peut être cité la commande adap-
tative, la logique floue, la commande par « backstepping » ou la commande par
admittance [Pehlivan 16][Chen 17][Culmer 10].
Ce chapitre introduira une nouvelle loi de commande adaptative basée sur une

surface de glissement permettant de garantir une convergence vers zéro des erreurs
de porsuite et l’absence de singularité dans la commande. Le chapitre sera construit
de la manière suivante : la section 2 sera consacrée à la dynamique de l’exosquelette.
Dans la section 3, il sera introduit la commande proposée et la preuve de sa
stabilité. Les expérimentations et les tests de validation seront eux présentés dans
la section 4, pour finalement conclure et envisager les perspectives liées à ces
travaux dans la section 5.

3.2 Modèle dynamique
L’ensemble exosquelette et son porteur forment le système considéré. La dy-

namique de ce système, comme établi au chapitre 2, est modélisée sous forme
matricielle par la formulation d’Euler-Lagrange :

M(q)q̈ +H(q, q̇) = τ exo + τhum + τ ext, (3.2.1)

où q ∈ Rn, q̇ ∈ Rn et q̈ ∈ Rnsont les positions, vitesses et accélération respectives
des n articulations ; M(q) ∈ Rn×n est la matrice d’inertie du système qui est
symétrique et définie positive ; τhum ∈ Rn sont les couples humains ; τ exo ∈ Rn

sont les couples de l’exosquelette ; τ ext ∈ Rn sont les couples extérieurs ; et le
vecteur H(q, q̇) ∈ Rn est donné par :

H(q, q̇) = C(q, q̇)q̇ +G(q) +D(q̇) (3.2.2)

avec C(q, q̇) ∈ Rn×n la matrice de Coriolis et des forces centrifuges ; G(q) ∈ Rn le
vecteur contenant les termes des forces de pesanteur agissant sur le système ; et
D(q̇) ∈ Rn le vecteur contenant les termes de dissipation.
La dynamique du modèle dans l’équation (3.2.1) peut être exprimée de la ma-

nière suivante :

(M̄ + ∆M(q))q̈ +H(q, q̇) = τ exo + τhum + τ ext, (3.2.3)

où M̄ est une matrice constante définie positive qui représente les valeurs nominales
connues de la matrice M(q) et ∆M(q) est la déviation par rapport à ces valeurs
nominales tel que ∆M(q) = M(q)− M̄ .
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Les systèmes considérés (3.2.1) dans ce chapitre ne sont formés que d’articula-
tions pivots. De ce fait, les propriétés suivantes sont donc vérifiées :

Propriété 1. La matriceM(q) et sa dérivée temporelle Ṁ(q) sont bornées par :

‖M(q)‖ ≤ µM1
‖Ṁ(q)‖ ≤ µM2‖q̇‖

, (3.2.4)

où µM1 et µM2 sont des constantes positives.
Propriété 2. Les matrices C(q, q̇) et sa dérivée temporelle Ċ(q, q̇) sont bornées

par :
‖C(q, q̇)‖ ≤ µC1‖q̇‖
‖Ċ(q, q̇)‖ ≤ µC2‖q̇‖2 + µC3‖q̈‖

, (3.2.5)

où µC1, µC2 et µC3 sont des constantes positives.
De ces inégalités, il est obtenu :

‖C(q, q̇)q̈ + Ċ(q, q̇)q̇‖ ≤ (µC1 + µC3)‖q̇‖‖q̈‖+ µC2‖q̇‖3 (3.2.6)

.
Propriété 3. La dérivée temporelle du vecteur G(q) est bornée par :

‖Ġ(q)‖ ≤ µG1‖q̇‖

où µG1 est une constante positive.
Dans les cas d’utilisations réelles, le vecteur de dissipation D(q) est difficile à

modéliser du fait de sa dépendance à de nombreux paramètres physiques tels que
le type de lubrifiants, les jeux dans les articulations, l’usure des composants, etc.
De plus, les couples τhum(t) et τ ext(t) sont eux aussi des paramètres non identifiés
et changeant durant le temps. Donc pour établir la commande du système, les
hypothèses suivantes sont émises et admises :

Hypothèse 1. La dérivée temporelle du vecteur de dissipation D(q̇) est bornée
tel que :

‖Ḋ(q̇)‖ ≤ µD1‖q̈‖, (3.2.7)
où µD1 est une constante positive.

Hypothèse2. La dérivée temporelle du terme τhum + τ ext est bornée tel que :

‖τ̇hum + τ̇ ext‖ ≤ µτ1, (3.2.8)

où µτ1 est une constante positive.
Hypothèse 3. La position qi de la ième articulation est connue et la constante

de Lipschitz Li > 0 de l’accélération q̈i ième articulation est aussi connue, c’est à
dire que le jerk de cet ième articulation est borné par |...q i(t)| ≤ Li pour i = 1, . . . , n.

Hypothèse 4. La position désirée qd est une trajectoire admissible par le sys-
tème qui est deux fois dérivable par rapport au temps t et dont son jerk ...

q d est
borné.
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3.3 Conception de la commande
La commande par mode glissant est reconnue comme une technique particuliè-

rement robuste face aux variations de paramètres et aux perturbations extérieures.
Ce type de commande attire les variables d’états du système vers une surface de
glissement prédéfinie, qui garantit une convergence vers un point d’origine. Une fois
que les variables d’état atteignent la surface de glissement, elles y sont maintenues
par les commutations. De par sa nature, le signal de commande est discontinu du-
rant les commutations de l’organe de commande le long de la surface de glissement.
Ce phénomène induit un broutement (chattering en anglais) qui peut exister par
résonance des hautes fréquences non modélisées de la dynamique de l’exosquelette,
ce qui peut être dangereux et désagréable pour l’utilisateur. Pour répondre à cette
problématique, la commande proposée sera exprimée en tant que la dérivée du
couple appliqué τ exo. De ce fait la dérivée τ̇ exo contiendra bien des discontinuités
mais le couple réellement appliqué à l’exosquelette τ exo sera lui continu grâce à
l’intégration.
Pour le reste du chapitre, les arguments des fonctions (matrice ou vecteur) ne

seront plus indiqués dans le but de simplifier l’écriture des équations.

3.3.1 Représentation dans l’espace d’état
Pour établir la commande, les trajectoires des variables d’état seront tout d’abord

établies. Pour cela le modèle (3.2.3) est dérivé en fonction du temps pour obtenir :

M̄
...
q + ∆M ...

q + Ṁ q̈ + Ḣ = τ̇ exo + τ̇hum + τ̇ ext. (3.3.1)

De cette équation (3.3.1), le jerk ...
q peut être exprimé en fonction des termes

nominaux : ...
q = M̄−1(τ̇ exo + τ̇hum + τ̇ ext − Ṁ q̈ − Ḣ) + ξ, (3.3.2)

où ξ est l’erreur nominale du modèle donnée par :

ξ = −M̄−1∆M ...
q (3.3.3)

Cette équation (3.3.2) peut être exprimée dans un système dans l’espace d’état
de la forme suivante 

ẋ1 = x2

ẋ2 = x3

ẋ3 = f + g u

(3.3.4)

avec x1 = q la position, x2 = q̇ la vitesse, x3 = q̈ l’accélération, u = τ̇ exo la
commande d’entrée, g = M̄−1 l’inverse de la matrice d’inertie nominale et f est
donnée par

f = M̄−1(τ̇hum + τ̇ ext − Ṁ q̈ − Ḣ) + ξ. (3.3.5)
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Dans l’équation précédente, il est remarquable que la fonction f inclut les effets
humains, les couples de perturbations extérieures, les termes dynamiques et les
écarts de modèle nominal. Au vu des différentes propriétés et hypothèses exprimées
dans la section précédente, l’inégalité suivante peut être établie :

‖
...
q d − f‖ ≤ θTϕ(q̇, q̈), (3.3.6)

où θ ∈ R5 est un vecteur formé par des constantes positives adaptées et ϕ(q̇, q̈) ∈ R5

est la fonction décrite dans l’équation suivante :

ϕ(q̇, q̈) =
[

1 , ‖q̇‖ , ‖q̇‖3 , ‖q̈‖ , ‖q̇‖‖q̈‖
]T
. (3.3.7)

Il est important de souligner que la fonction ci-dessus sera utilisée dans la loi de
commande en tant que retour d’information garantissant la stabilité du système
à la boucle fermée proposée. Or, l’utilisation de la vitesse q̇ et de l’accélération q̈
dans la fonction ϕ(q̇, q̈) est un facteur limitant étant donné que seule la position q
est assumée connue d’après l’hypothèse 3. De ce fait il est nécessaire d’estimer q̇
la vitesse et l’accélération q̈.

3.3.2 Différenciateur de troisième ordre
Il sera défini la décomposition suivante :

x1 =


x1,1
...

x1,n

 , x2 =


x2,1
...

x2,n

 , x3 =


x3,1
...

x3,n

 . (3.3.8)

En conséquence de l’hypothèse 3, le problème d’estimation précise en temps
réel des variables d’états x1,i, x2,i, x3,i pour i = 1, . . . , n a pour solution connue
l’utilisation du différenciateur suivant [Levant 03] :

˙̂x1,i = x̂2,i − λ1,i |x̂1,i − x1,i|2/3 sgn(x̂1,i − x1,i)
˙̂x2,i = x̂3,i − λ2,i |x̂2,i − x2,i|1/2 sgn(x̂2,i − ˙̂x1,i)
˙̂x3,i = −λ3,i sgn(x̂3,i − ˙̂x2,i)

(3.3.9)

avec x̂1,i , x̂2,i , x̂3,i les estimations respectives de x1,i , x2,i , x3,i et λi,1, λi,2, λi,3 des
constantes positives.
La convergence en temps fini du différenciateur (3.3.9) peut être atteint en uti-

lisant les paramètres valides respectant [Levant 03] : λ1,i = 3L1/3
i , λ2,i = 1.5L1/2

i

et λ3,i = 1.1Li où Li est la constante Lipschitz donnée dans l’hypothèse 3. Il est
donc obtenu : 

x̂1,i = x1,i

x̂2,i = x2,i

x̂3,i = x3,i

, for ∀t > test (3.3.10)
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avec test est le temps fini du différenciateur.
Il est ensuite évident que du système d’équation (3.3.10), il est obtenu :

ϕ(x̂2,i, x̂3,i) = ϕ(q̇, q̈) for ∀t > test (3.3.11)

De ce fait, la loi de commande proposée dans les sections suivantes ne sera
activée qu’une fois le temps test atteint, dans le but de pouvoir utiliser les entrées
(x̂2,i, x̂3,i) en place de (q̇, q̈).

3.3.3 Sélection de la surface de glissement
Soit x̃1 = qd− x̂1, x̃2 = q̇d− x̂2 et x̃3 = q̈d− x̂3 l’erreur de poursuite de position,

de vitesse et d’accélération respectivement. Le concept de la commande par mode
glissant est de sélectionner une surface de glissement s = 0 avec laquelle le système
en boucles fermée avec mode glissant convergera vers un point d’équilibre. La loi
de commutation non singulière choisie est donnée par 1

s = x̃3 +
∫ t

t0

3∑
j=1

kj x̃
γj

j (µ) dµ, (3.3.12)

où t0 est le temps activation tel que t0 > test, γj sont des constantes positives
telles que γ1 = γ2γ3

2γ3−γ2
, γ2 = γ3

2−γ3
, γ3 = a1

a2
avec a1 et a2 des constantes positives

impaires respectant a2 > a1 > 0, et kj = diag(kj,1, . . . , kj,n) ∈ Rn×n sont des
matrices diagonales choisies pour que les polynômes k1,i + k2,ir + k3,ir

2 + r3 pour
i = 1, . . . , n soient Hurwitz.
La dérivée en fonction du temps de la loi de commutation de l’équation précé-

dente (3.3.12) donne :

ṡ = ˙̃x3 +
3∑
j=1

kjx̃
γj

j . (3.3.13)

Dans l’équation ṡ (3.3.13), il est remarquable qu’aucun terme avec une puissance
négative x̃γj

j est présente au niveau de la somme. Cela provient de la présence
d’une intégration dans la loi de commutation de l’équation (3.3.12). Cette absence
de puissance négative permet d’éviter tout cas de singularité dans la commande
même dans les cas où x̃γj

j = 0.
Soit le temps attractivité trea, le temps que met la variable d’état à atteindre

la surface de glissement, tel que trea > test. Après le temps trea, le mode glissant
sera assumé maintenu, c’est à dire que : si(t) = 0, ∀t ≥ trea pour i = 1, . . . , n.
La valeur de la dérivée temporelle ṡi(t) est aussi égale à zéro en mode glissant

1. Notons que x̃γj

j = [x̃γj

j,1, . . . , x̃
γj

j,n]T avec x̃j = [x̃j,1, . . . , x̃j,n]T .
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[Perruquetti 02]. De (3.3.10), (3.3.12) et (3.3.13), l’équation ṡi = 0 peut décrire la
dynamique de l’erreur par l’équation suivante ∀t ≥ trea

˙̃xi,1 = x̃i,2
˙̃xi,2 = x̃i,3
˙̃xi,3 = −ki,1x̃γ1

i,1 − ki,2x̃
γ2
i,2 − ki,3x̃

γ3
i,3

(3.3.14)

En conséquence de la preuve donnée dans la Proposition 8.1 de [Bhat 05], l’ori-
gine du système (3.3.14) est un équilibre globalement stable tel que

x̂1(t) = x1(t) = qd(t)
x̂2(t) = x2(t) = q̇d(t)
x̂3(t) = x3(t) = q̈d(t)

, for ∀t > tsl , (3.3.15)

où tsl est le temps de glissement fini de la surface de glissement.

3.3.4 Développement de la loi de commande
Dans le développement précédent, le système a été représenté en variable d’état,

un différenciateur a été introduit pour avoir accès aux vitesses et accélérations du
système et une surface de glissement a été présentée. A partir de ces différents élé-
ments, il sera présenté dans cette section une nouvelle loi de commande adaptative
pour garantir la poursuite en positions, vitesses et accélérations par les sorties des
trajectoires désirées, qui peuvent être choisies de manière arbitraire en respect de
l’hypothèse 4.
L’exosquelette considéré est non linéaire et ses paramètres sont variables et

dépendants du porteur. Pour assurer une stabilité en boucle fermée avec des pa-
ramètres adaptatifs, la commande suivante est proposée :

u = M̄ (α1s+ α2s
β + θ̂Tϕ

s

‖s‖
+

3∑
j=1

kjx̃
γj

j ), (3.3.16)

où les gains α1, α2 > 0 sont des constantes positives ; et la puissance β = b1
b2

avec
b1 et b2 des entiers positifs impairs tel que b2 > b1 > 0 ; et θ̂ est l’estimation θ,
définis dans l’équation (3.3.6), suivant la loi d’adaptation :

˙̂
θ = Γ ϕ ‖s‖, (3.3.17)

où Γ ∈ R5×5 est une matrice diagonale positive constante.
De la loi de commande proposée dans l’équation (3.3.16), le couple continu réel

appliqué à l’exosquelette peut être exprimé par l’expression suivante :

τ exo(t) = τ exo(t0) +
∫ t

t0
u(µ) dµ, (3.3.18)
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où τ exo(t0) est la valeur initiale du couple de l’exosquelette au moment de l’acti-
vation de la commande t0 avec t0 > test.
Une commande pour le système considéré vient ainsi d’être proposée, la stabilité

de cette commande doit donc être démontrée. Pour cela une démonstration de la
stabilité du système en boucle fermée au sens de Lyapunov va donc être présentée.

Preuve. Définissons la fonction de Lyapunov suivante pour t ≥ t0 :

V = 1
2s

T s+ 1
2 θ̃

TΓ−1θ̃, (3.3.19)

où θ̃ = θ − θ̂ est l’erreur d’estimation de θ.
La dérivation en fonction du temps de la fonction de Lyapunov V de l’équation

(3.3.19) donne
V̇ = sT ṡ− θ̃TΓ−1 ˙̂

θ. (3.3.20)

Les variables ṡ et ˙̂
θ de l’équation (3.3.20) sont remplacées par leurs expressions

dans les équations (3.3.13) et (3.3.17), ce qui donne :

V̇ = sT ( ˙̃x3 +
3∑
j=1

kjx̃
γj

j )− θ̃Tϕ‖s‖. (3.3.21)

L’erreur ˙̃x3 est remplacée par son expression dans l’équation suivante :

V̇ = sT (...q d − ˙̂x3 +
3∑
j=1

kjx̃
γj

j )− θ̃Tϕ‖s‖. (3.3.22)

D’après les équations (3.3.4) et (3.3.10), l’égalité ˙̂x3 = ẋ3 = f + g u est vérifiée
pour t ≥ t0 > test. En substituant ˙̂x3 par l’égalité précédente, l’équation (3.3.22)
devient :

V̇ = sT (...q d − f − g u+
3∑
j=1

kjx̃
γj

j )− θ̃Tϕ‖s‖. (3.3.23)

La matrice g et la loi de commande u sont données par l’équation (3.3.4) et
(3.3.16), leurs expressions respectives sont introduites dans l’équation (3.3.23) pour
obtenir l’équation suivante :

V̇ = sT (...q d − f − M̄−1M̄(α1s+ α2s
β + θ̂Tϕ s

‖s‖
+∑3

j=1 kjx̃
γj

j ) +∑3
j=1 kjx̃

γj

j )− θ̃Tϕ‖s‖.
(3.3.24)

Après quelques simples opérations l’équation précédente devient

V̇ = sT (...q d − f)− θTϕ‖s‖ − sTα1s− sTα2s
β. (3.3.25)
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En utilisant les propriétés de la norme, il peut être écrit de manière évidente
que :

V̇ ≤ ‖s‖(‖...q d − f‖ − θTϕ)− sTα1s− sTα2s
β. (3.3.26)

Au regard de l’inégalité précédemment établie (3.3.6), la dérivée temporelle V̇
répond à l’inégalité suivante

V̇ ≤ −sTα1s− sTα2s
β ≤ −λmin ‖s‖2, (3.3.27)

où λmin est la valeur propre minimale de la matrice α1.
Il peut être établi que les variables s et θ̃ sont bornées du fait que V (t) ≥ 0

et V̇ (t) ≤ 0. De plus, les hypothèses 3 et 4 permettent d’admettre que ˙̃x3 est
borné, cela montre la continuité uniforme de x̃3. De ce fait, il peut être établi
que la variable s donnée dans l’équation (3.3.12) est aussi uniformément conti-
nue. D’autre part, il peut être facilement vérifié dans l’équation (3.3.27) que
lim
t→+∞

∫ t
t0
‖s(µ)‖2dµ ≤ V (t0)

λmin
, cela signifie que ‖s(t)‖ est une fonction de carré inté-

grable pour t ≥ t0. L’application du lemme de Barbalat [Barbalat 59] indique que
lim
t→+∞

‖s(t)‖ = 0. Au regard de la définition de la variable de commutation s dans
l’équation (3.3.12), il est possible de conclure que x̃1 → 0, x̃2 → 0 et x̃3 → 0 quand
t → +∞. Par conséquent, la commande proposée garantit une convergence vers
zéro de l’erreur de poursuite de trajectoire en position, vitesse et accélération.

3.4 Expérimentation
Dans les sections précédentes, une commande adaptative a été proposée, sa sta-

bilité a ensuite été démontrée de manière théorique, une expérimentation en temps
réel a été réalisée pour valider la commande. Pour cela, l’exosquelette a procédé
à la réalisation de mouvements de flexion et extension du membre supérieur droit
accompagnés d’un sujet sain d’un exosquelette a été conduite.

3.4.1 Protocole expérimental
Les expérimentations ont été menées avec un sujet adulte âgé de 26 ans, me-

surant 1.88m et pesant 95kg. L’exosquelette utilisé pour les expérimentations se
prénomme ULEL (Upper Limb Exoskeleton of LISSI), il a été développé par l’en-
treprise RB3D spécifiquement pour le laboratoire LISSI (Laboratoire Images, Si-
gnaux et Systèmes Intelligents) de l’Université Paris-Est Créteil (UPEC), France.
Dans le chapitre 2, une description plus détaillée de ULEL a été réalisée.
Dans l’expérimentation de ce chapitre, la commande proposée est validée seule-

ment sur les deux premières articulations d’ULEL, c’est-à-dire les articulations de
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l’épaule et du coude. Ces deux articulations ont des axes de rotation parallèles
donc leurs deux mouvements sont coplanaires.
Ces deux articulations sont actionnées par des moteurs à courant continu de la

société MAXON. Des cartes de puissance adéquates de la même compagnie (Epsos
2) permettent l’asservissement des moteurs. La commande est appliquée en temps
réel par la résolution d’une équation différentielle non linéaire à l’aide du solveur
numérique du quatrième ordre de Runge-Kutta avec un temps d’échantillonnage
de 0,001 seconde. L’asservissement est programmé sur un PC équipé d’une carte
de commande en temps réel dSpace DS1103 PPC, utilisant les logiciels Matlab /
Simulink et dSpace Control Desk. Pour la mesure du retour, chaque articulation
est équipée d’un encodeur qui donne la position réelle. Un filtre passe-bas est utilisé
pour améliorer le rapport signal sur bruit et pour assurer une transmission correcte
de l’information.
Le test correspond à la réalisation d’une trajectoire adaptée à la rééducation

clinique. Le sujet est passif durant la réalisation des mouvements, il ne devra
fournir aucune force d’aide ou de résistance et seulement laisser l’exosquelette
entrainer son membre supérieur droit. La sécurité du sujet et du matériel durant
l’expérimentation est garantie par la présence d’un bouton d’arrêt d’urgence, des
détecteurs de fin de course et des limites de courant.
Les trajectoires des deux articulations sont indépendantes et décorrélées. Il a été

choisi une trajectoire désirée de forme périodique, qui est courante dans le domaine
de la rééducation clinique, telle que :

qdi(t) = Ai +Bi sin(ωit+ δi),

où i représente la i-ème articulation avec A1 = π
6 rad, A2 = π

6 rad, B1 = B2 =
π
10 rad, ω1 = 0.5 rad/s, ω2 = 0.7 rad/s, δ1 = −π

2 rad et δ2 = π
2 rad.

Les conditions initiales des variables réelles sont les suivantes q(t0) =
[
0, π4

]T
rad

et q̇(t0) = [0, 0]T rad/sec.
Les paramètres de la commande ont été fixés à 2 : a1 = 3, a2 = 5, b1 = 7, b2 = 11,

k1 = 8 I, k2 = 12 I, k3 = 6 I, α1 = 0.1 I, α2 = 0.5 I, L1 = L2 = L3 = 10, Γ =
diag(0.05, 0.35, 0.25, 0.1, 0.15) et la matrice constante nominale M̄ = diag(3, 1).
Dans l’expérimentation, la loi d’adaptation (3.3.17) est approchée par

˙̂
θ = Γ ϕη(s) (3.4.1)

où
η(s) =

{
‖s‖ for ‖s‖ ≥ ε
0 for ‖s‖ < ε

(3.4.2)

2. La matrice I représente la matrice identité.
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avec η(s) la fonction qui remplace le terme ‖s‖. Cette fonction permet de fixer une
plage d’arrêt de l’adaptation pour ‖s‖ < ε avec ε une petite constante acceptable.
Cette constante ε est fixée de manière heuristique à 3.

3.4.2 Résultats expérimentaux

Les résultats expérimentaux montrent l’efficacité de la méthodologie differentiateur-
commande proposée. Les figures 3.4.1, 3.4.2 et 3.4.3 montrent les positions, vitesses
et accélérations. Le differentiateur, basé sur des informations des capteurs de po-
sitions, donne une bonne estimation de la position réelle proche de zéro, et une
estimation de la vitesse et de l’accélération avec une erreur bornée. A partir de
ces estimations, il est possible de constater que la commande proposée réalise une
poursuite en position, vitesse et accélération efficace.
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Figure 3.4.1 – Positions des articulations.
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Figure 3.4.2 – Vitesses des articulations.
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Figure 3.4.3 – Accélérations des articulations.

Pour le signal de commande, les couples sont montrés dans la figure 3.4.5, ces
couples sont établis à partir des signaux visibles dans la figure 3.4.4. Il est possible
de remarquer que les signaux d’entrées u contiennent des composantes discontinues
provenant du « chattering ». La présence de ce phénomène indique que le mode
glissant est bien atteint pour toutes les articulations et donc que les variables d’état
sont bien sur la surface de glissement et qu’elles s’y sont maintenues. D’autre part,
la figure.3.4.5 montre que les couples appliqués à l’exosquelette sont continus et ne
contiennent pas de variations à hautes fréquences. Cela rend donc les mouvements
réalisés par l’exosquelette plus adaptés à la rééducation et plus confortables pour
l’utilisateur.
L’évolution des paramètres adaptatifs θ̂ = [θ̂1, ..., θ̂5]T est montrée dans la figure

3.4.6. La figure permet de constater que les paramètres après une phase d’adap-
tation convergent vers des valeurs stables, cela malgré l’initialisation à zéro de ces
paramètres.
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Figure 3.4.4 – Signaux de commande u des articulations.
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3.4 Expérimentation
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Figure 3.4.5 – Couples des articulations τ exo.
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Figure 3.4.6 – Vecteur d’estimation θ̂.

3.5 Conclusion
Une nouvelle commande adaptative avec poursuite de trajectoire en position,

vitesse et accélération a été proposée dans ce chapitre. Cette commande a été
établie et testée avec comme seule hypothèse admise : les bornitudes de certains
paramètres. L’efficacité de l’approche proposée a pu être vérifiée lors d’une expéri-
mentation sur l’exosquelette ULEL du laboratoire LISSI de l’université de l’UPEC.
La robustesse et la stabilité de la commande ont été démontrées par l’approche de
Lyapunov puis elles ont été vérifiées expérimentalement.
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Chapitre 4

Commande Adaptative Neuronale
Robuste par Mode Glissant

4.1 Introduction
Les exosquelettes font face à de nombreuses incertitudes, perturbations externes

ou changements dans leur dynamique. Pour garantir la réalisation de leurs tâches,
ils doivent s’adapter aux changements d’utilisateurs, aux frictions, aux bruits des
capteurs et autres perturbations. Un asservissement performant est nécessaire pour
traiter ce problème. Plusieurs stratégies de commandes ont été proposées telles que
le proportionnel intégral dérivé (PID) [Yu 10], la commande par mode glissant
[Achili 16, Madani 16] ou par réseau neuronal [Cavallaro 06].
Le mode glissant, de par sa robustesse face aux changements de modèle et aux

perturbations, est une des solutions les plus influentes pour l’asservissement de
systèmes incertains tels que les exosquelettes. Pour ce type de commande, il sera
établi une surface de glissement vers laquelle la trajectoire d’état est attirée. Cette
surface garantira une convergence de la trajectoire vers une erreur d’état nulle.
L’approche initiale en mode glissant [Modes 78] proposait une surface de glissement
permettant une convergence asymptotique de la trajectoire. Depuis, de nouvelles
approches visant à améliorer la convergence, l’élimination des singularités et les
performances ont été proposées. Il est possible notamment de citer la méthode du
mode glissant terminal avec une convergence en temps fini [Zhihong 94], le mode
glissant terminal rapide avec une convergence plus prompte [Yu 02] ou le mode
glissant terminal intégral [Peng 15] pour éliminer les singularités.
Dans des travaux précédents, il a été montré que la commande par mode glissant

est une solution robuste et efficace pour assurer la commande d’un exosquelette
[Madani 14][Madani 17]. Pour garantir les performances de ce type d’asservisse-
ment, la commande doit couvrir toute la dynamique du système, ce qui augmente
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fortement la composante discontinue de cette commande. En couplant le mode
glissant avec une commande à base de réseaux neuronaux, il est possible de limiter
cela. Ainsi, la dynamique du modèle sera approchée par une commande adaptative
de type réseau neuronal, pendant que le mode glissant assurera la robustesse de
l’asservissement en compensant les erreurs d’approximations.
Les réseaux neuronaux [Girosi 90] sont considérés comme un outil majeur pour

améliorer les asservissements conventionnels. Les dynamiques des exosquelettes
sont des systèmes non linéaires et dépendantes de l’utilisateur, leurs dynamiques
changeantes sont donc difficiles à estimer avec précision. Grâce à leurs capacités
d’apprentissage et d’approximation de fonctions complexes, les réseaux de neurones
sont des outils puissants pour réaliser l’asservissement des systèmes non linéaires et
variants [Lee 98, Ge 96][Lee 98]. Ils existent différents types de réseaux neuronaux
pour assurer la commande d’un système robotisé tels que le « radial basis function
neural network » (RBFNN) [Tran 17, Daachi 15] ou «Multilayer perceptron neural
networks » (MLPNN)[Daachi 14, Achili 16].
Dans la suite de ce chapitre, il sera présenté la loi de commande, qui constitue la

contribution de ce chapitre. Celle-ci est composée de la fusion d’une première com-
mande par réseau neuronal, qui sera chargée d’approcher la dynamique du système,
et d’une seconde commande basée sur le mode glissant pour garantir la robustesse
du système face aux perturbations extérieures et aux erreurs d’approximations. La
présentation de ce chapitre commencera par la section 4.2 qui détaillera le modèle
dynamique du système. La section 4.3 introduira la loi de commande. La stabilité
du système sera prouvée en section 4.4 et les expérimentations seront présentées
en section 4.5. Pour enfin conclure en section 4.6.

4.2 Modélisation
Dans le chapitre 2, il a été présenté le modèle dynamique direct et inverse d’un

exosquelette et plus particulièrement celui de ULEL. Les différents paramètres de
ces modèles varient en fonction de l’utilisateur. Dans cette section, un petit rappel
concernant le modèle dynamique est donné ainsi que son modèle d’approximation
neuronale.

4.2.1 Modèle dynamique
Le modèle dynamique d’un système formé par un exosquelette porté par un

humain peut s’écrire de la forme suivante :

M(q) q̈ + C(q, q̇) q̇ +G(q) +D(q̇) = u+ τhum + τext, (4.2.1)

56



4.2 Modélisation

où q ∈ Rn, q̇ ∈ Rn, q̈ ∈ Rn sont respectivement les positions, vitesses et accélé-
rations articulaires ; M(q) ∈ Rn×n est la matrice d’inertie ; C(q, q̇) ∈ Rn×n est la
matrice de Coriolis et centrifuge ; G(q) ∈ Rn est la matrice contenant les termes
relatifs à la force gravitationnelle ; D(q̇) ∈ Rn est la matrice contenant les termes
de dissipation ; τhum ∈ Rn représente les couples humains ; τext ∈ Rn est le vecteur
des couples extérieur et u ∈ Rn représente le couple de l’exosquelette qui est la
variable de commande.
Le système considéré pour cette étude est uniquement constitué d’articulations

pivots, de ce fait les propriétés suivantes pourrons être considérées vraies pour
q ∈ Rn.

Propriété 1 : La matriceM(q) est symétrique définie positive bornée [Ghorbel 98] :

m ||x||2 ≤ xTM(q)x ≤ m ||x||2 , ∀x ∈ Rn (4.2.2)

où m et m sont des scalaires positifs.
Propriété 2 : L’égalité suivante est toujours vraie car la matrice [M(q) −

2C(q, q̇)] est antisymétrique :

1
2 x

TṀ(q)x = xTC(q, q̇)x, ∀x ∈ Rn (4.2.3)

4.2.2 Approximation neuronale
Pour pallier les variations de la dynamique du système, notamment celle due à

un changement d’utilisateur, cette dynamique peut être approchée par des réseaux
neuronaux. Les fonctions inconnues à estimer sont les éléments de M(q), C(q, q̇),
G(q) et D(q̇). Ces fonctions non-linéaires seront considérées approchables par des
réseaux neuronaux de type multi-percepetron (MLPNN) à trois couches [Kwan 95,
Meddah 98, Daachi 00].
Les réseaux neuronaux de type MLPNN peuvent s’écrire sous la la formeW T

2 Φ(W T
1 X)

avec X la variable d’entrée, Φ la fonction d’activation sigmoïdale (élément par élé-
ment) et W1, W2 les matrices de poids synaptiques des couches d’entrée et de
sortie respectivement. La fonction d’activation de la couche de sortie est linéaire.
En utilisant ce concept, les fonctions non-linéaires M(q), C(q, q̇), G(q) et D(q̇)
peuvent être réécrites sous la forme neuronale matricielle suivante :


M(q) = W T

2M ΦM(W T
1M XM(q)) + εM(q)

C(q, q̇) = W T
2C ΦC(W T

1C XC(q, q̇)) + εC(q, q̇)
G(q) = W T

2G ΦG(W T
1GXG(q)) + εG(q)

D(q̇) = W T
2D ΦD(W T

1DXD(q̇)) + εD(q̇)

(4.2.4)
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où εM(q), εC(q, q̇), εG(q) et εD(q̇) sont les erreurs d’approximation neuronales, et :
— les variables des entrées neuronales :

XM(q) =


q 0

. . .
0 q

 ∈ Rn2×n,

XC(q, q̇) =


q 0
q̇

. . .

. . . q
0 q̇

 ∈ R2n2×n,

XG(q) = q ∈ Rn, XD(q̇) = q̇ ∈ Rn.

(4.2.5)

— les matrices de poids synaptiques optimales :

W1M =


W1M,1 0

. . .
0 W1M,n

 ∈ Rn2×n pM ,

W2M =


W2M,1

...
W2M,n

 ∈ Rn pM×n,

W1C =


W1C,1 0

. . .
0 W1C,n

 ∈ R2n2×n pC ,

W2C =


W2C,1

...
W2C,n

 ∈ Rn pC×n,

W1G ∈ Rn×pG , W2G ∈ RpG×n,
W1D ∈ Rn×pD , W2D ∈ RpD×n,

(4.2.6)

avec W1M,i ∈ Rn×pM , W2M,i ∈ RpM×n, W1C,i ∈ R2n×pC , W2C,i ∈ RpC×n pour
i = 1, ..., n et pM , pC , pG, pD ∈ N sont les nombres de neurones dans les
couches cachées pour M(q), C(q, q̇), G(q) et D(q̇) respectivement.

— les fonctions d’activations sigmoïdales, élément par élément, des couches ca-
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chées :
ΦM(W T

1M XM(q)) ∈ Rn pM×n,
ΦC(W T

1C XC(q, q̇)) ∈ Rn pC×n,
ΦG(W T

1GXG(q)) ∈ RpG ,
ΦD(W T

1DXD(q̇)) ∈ RpD .

(4.2.7)

Dans la suite de ce chapitre, pour un souci de simplification des écritures, les
arguments (q) et (q, q̇) de toutes les fonctions ne seront plus présentés. De plus, la
notation avec la matrice générique N est utilisée pour représenter les matrices à
estimer M , C, G et D. Le système d’équation (4.2.4) revient donc à écrire :

N = W T
2N ΦN(W T

1N XN) + εN . (4.2.8)

pour N ∈ {M,C,G,D}.
Ces réseaux optimaux (4.2.8) seront approchés par leurs estimations N̂ ∈ {M̂, Ĉ, Ĝ, D̂}

qui peuvent être décrites sous la forme suivante :

N̂ = Ŵ T
2N ΦN(Ŵ T

1N XN) (4.2.9)

avec N̂ , Ŵ1N et Ŵ2N les estimations de N , W1N et W2N respectivement.
Dans la section suivante, une loi d’adaptation des poids Ŵ1N et Ŵ2N sera pro-

posée pour garantir la stabilité du système en boucle fermée. Avant d’aller plus
loin, les hypothèses suivantes sont considérées 1 :

Hypothèse 1 : Les matrices de poids synaptiques optimaux W1N et W2N sont
bornées :

||W1N ||F ≤ cW1N
, ||W2N ||F ≤ cW2N

,

avec cW1N
et cW2N

sont des constantes positives.
Hypothèse 2 : L’erreur εN(XN) de l’approximation du réseau neuronal optimal

est bornée :

||εN ||F ≤ cεN
, (4.2.10)

avec cεN
un scalaire positif.

4.3 Commande du système
Dans cette section, une loi de commande adaptative neuronale par mode de

glissement est proposée pour le système (4.2.1). L’objectif est d’assurer à la trajec-
toire q(t) ∈ Rn une poursuite d’une trajectoire désirée qd(t) ∈ Rn. La commande
du système sera développée en deux étapes pour : premièrement, sélectionner une

1. La norme de Frobenius de x est définie par ||x||F =
√
tr(xTx) .
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surface de glissement non-linéaire qui permette une convergence en temps fini et
deuxièmement, concevoir une loi de commande neuronale adaptative.
Les réseaux neuronaux développés dans la section précédente auront pour but

d’approcher la dynamique du système et d’en assurer la stabilité en boucle fermée.
Ces réseaux neuronaux seront couplés à une commande par mode glissant pour
pallier les écarts dus à l’erreur d’approximation et ainsi rapporter une robustesse
vis-à-vis des perturbations extérieures.

4.3.1 Sélection de la loi de commutation
L’erreur de poursuite de trajectoire en position est représentée par la variable

e(t) ∈ Rn, telle que :

e(t) = qd(t)− q(t). (4.3.1)

Une loi de commutation de type ITSMC (Integral Terminal Sliding Mode Control)
est choisie dans ce travail. Ce type de surface non singulière est connu par son effica-
cité de convergence en temps fini [Riani 18]. L’expression de la loi de commutation
est donnée par l’équation suivante 2 :

s(t) = ė(t) + α
∫ t

0
eγ1(µ) dµ+ β

∫ t

0
ėγ2(µ) dµ+ η, (4.3.2)

où γi sont des constantes positives données par γ1 = q
2p−q et γ2 = q

p
avec p et q

des nombres impairs positifs tels que p > q > 0 ; α = diag(α1, ..., αn) ∈ Rn×n et
β = diag(β1, ..., βn) ∈ Rn×n sont des matrices constantes diagonales choisies telles
que les polynômes r2 + βir + αi pour i = 1, ..., n soient Hurwitz ; η ∈ Rn est un
vecteur constant qui peut être choisi η = −ė(0) pour avoir s(0) égal à un vecteur
nul et ainsi le système commencera avec une condition initiale sur la surface de
glissement.
La dérivée en fonction du temps de l’équation précédente (4.3.2) donne :

ṡ = ë+ α eγ1 + β ėγ2 . (4.3.3)

Remarque : Lors de la synthèse de la loi de commande, la loi de commuta-
tion s est amenée à être dérivée. Dans les lois de commutations type Terminal
Sliding Mode ou Fast Terminal Sliding Mode [Madani 17], cette dérivation de s
fait apparaitre des termes eγ1−1 ou ėγ2−1 . Or les puissances négatives (γ1 − 1) et
(γ2 − 1) qui apparaissent dans la dérivée de la surface de glissement, créent une
singularité lorsque l’erreur en position ou en vitesse s’annulent. La présence de l’in-
tégrale dans la surface de glissement proposée permet de ne pas faire apparaître

2. L’écriture xγ pour x ∈ Rn signifie xγ = [xγ1 , ..., xγn]T .
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ces termes de singularité dans la dérivée. Pour la surface de glissement proposée, il
est remarquable que ṡ dans l’équation (4.3.3) reste défini pour tout e, ė et ë ∈ Rn.
A partir des équations (4.2.1), (4.3.1) et (4.3.3), il vient :

ṡ = q̈d −M−1(u+ τhum + τext − C q̇ −G−D) + α eγ1 + β ėγ2 (4.3.4)

La multiplication des deux côtés de l’équation (4.3.4) par la matrice M donne
l’équation suivante :

M ṡ = M (q̈d + α eγ1 + β ėγ2)− u− τhum − τext + C q̇ +G+D. (4.3.5)

Après quelques réarrangements de l’équation précédente on trouve l’expression
de la dynamique suivante :

M ṡ+ Cs = M q̈r + C q̇r +G+D − τhum − τext − u, (4.3.6)

où q̇r ∈ Rn et q̈r ∈ Rn sont respectivement les vitesses et accélérations de référence
données par : q̇r = q̇ + s = q̇d + α

∫ t
0 e

γ1(µ) dµ+ β
∫ t
0 ė

γ2(µ) dµ+ η

q̈r = q̈d + α eγ1 + β ėγ2
(4.3.7)

L’utilisation des estimations neuronales M̂ , Ĉ, Ĝ et D̂ dans l’équation (4.3.6)
donne :

M ṡ+ C s = (M̂ q̈r + Ĉ q̇r + Ĝ+ D̂) + ξ − u, (4.3.8)

avec ξ un vecteur englobant les termes des erreurs des estimations neuronales et
les couples τhum et τext, tel que :

ξ = M̃ q̈r + C̃ q̇r + G̃+ D̃ − τhum − τext, (4.3.9)

où (̃.) = (.)− (̂.).
Dans la section suivante, une loi de commande sera proposée pour garantir

la stabilité du système (4.3.8) en exploitant la partie des estimations neuronales
(M̂ q̈r + Ĉ q̇r + Ĝ + D̂) et en compensant la partie inconnue ξ par une robustesse
par mode glissant.

4.3.2 Conception de la loi de commande
Une loi de commande sera développée pour assurer la compensation de la dy-

namique du système par les réseaux neuronaux et l’attraction de la trajectoire
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d’état vers la loi de commutation. En complément aux hypothèses 1 et 2, la com-
mande proposée dans ce travail admet également que les hypothèses suivantes sont
satisfaites :

Hypothèse 3 : Les positions qd, vitesses q̇d et accélérations désirées q̈d seront
supposées bornées :

|| [qTd , q̇Td , q̈Td ]T || ≤ cqd, (4.3.10)

avec cqd une constante positive.
Hypothèse 4 : Les positions q, vitesses q̇ et accélérations désirées q̈ seront

supposées bornées selon l’inégalité suivante :

|| [qT , q̇T ]T || ≤ cq1 + cq2 ||s||, (4.3.11)

avec cq1 et cq2 des constantes positives.
Hypothèse 5 : Les variables q̇r et q̈r seront supposées bornées selon l’inégalité

suivante :

|| [q̇Tr , q̈Tr ]T || ≤ cqr1 + cqr2 ||s||, (4.3.12)

avec cqr1 et cqr2 des constantes positives.
Hypothèse 6 : Les couples τhum et τext sont bornés tel que :

||τhum|| ≤ chum, ||τext|| ≤ cext,

avec chum et cext des constantes positives.
La loi de commande proposée u est formée par la somme de deux couples de

commande uNN et uSM , à savoir :

u = uNN + uSM , (4.3.13)

où :
— Le couple uNN représente une commande adaptative issue des différents ré-

seaux neuronaux et les variables de référence, tel que :

uNN = M̂ q̈r + Ĉ q̇r + Ĝ+ D̂, (4.3.14)

avec M̂, Ĉ, Ĝ, D̂ les différents réseaux neuronaux dont les lois d’adaptation
des paramètres Ŵ{1,2}{M,C,G,D} seront présentées ultérieurement dans la sec-
tion de la démonstration de la stabilité.

— Le couple uSM représente une commande par mode glissant, telle que :

uSM = θTΨ(s, Ŵ )K s

‖s‖
(4.3.15)
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où K ∈ Rn×n est une matrice diagonale formée par des éléments positifs
constants et θ = [θ1, ..., θ5]T ∈ R5 est un vecteur adéquat de paramètres
positifs constants qui est supposé connu et Ψ(s, Ŵ ) ∈ R5 est un vecteur
défini par :

Ψ(s, Ŵ ) =


1
||s||
||Ŵ ||F
||Ŵ ||F ||s||
||Ŵ ||F ||s||2

 , (4.3.16)

avec Ŵ la matrice contenant tous les paramètres Ŵ{1,2}{M,C,G,D}.
Pour illustrer la structure de la commande proposée, la figure 4.3.1 montre un
schéma de principe de tout le système en boucle fermée.

Figure 4.3.1 – Schéma fonctionnel de la commande proposée.

4.4 Étude de la stabilité
La démonstration de la stabilité de la loi de commande proposée dans la section

précédente est présentée ici. Pour pallier le problème de non linéarité des fonctions
d’activation Φ(W T

N XN), le développement en série de Taylor de premier ordre au
voisinage de Ŵ T

N XN est utilisé :

Φ(W T
1N XN) = Φ(Ŵ T

1N XN) + Φ́(Ŵ T
1N XN) W̃ T

1N XN +ON , (4.4.1)
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où W̃1N = (W1N − Ŵ1N) est l’erreur d’approximation, ON représente les termes
d’ordres supérieurs de la série de Taylor et Φ́(Ŵ T

1N XN) est la matrice jacobienne 3

diagonale, telle que :
Φ́(Ŵ T

1M XM) ∈ Rn pM×n pM ,

Φ́(Ŵ T
1C XC) ∈ Rn pC×n pC ,

Φ́(Ŵ T
1GXG) ∈ RpM×pG ,

Φ́(Ŵ T
1DXD) ∈ RpD×pD .

L’équation (4.4.1) permet d’écrire :

ON = Φ(W T
1N XN)− Φ(Ŵ T

1N XN)− Φ́(Ŵ T
1N XN) W̃ T

1N XN . (4.4.2)
Comme la fonction sigmoïde Φ(.) et sa dérivée Φ́(.) sont bornées par des constantes,

l’utilisation de l’hypothèse 1 permet donc de dire que l’erreur d’approximation ON

peut être bornée par :

||ON || ≤ c∆N1 + c∆N2||W̃1N ||F ||XN ||, (4.4.3)
où c∆N1 et c∆N2 sont des constantes positives.
Dans un but de simplification des équations, les notations suivantes seront adop-

tées dans la suite de ce chapitre :
Φ(W T

1N XN) = ΦN

Φ(Ŵ T
1N XN) = Φ̂N

Φ́(Ŵ T
1N XN) = ´̂

ΦN

. (4.4.4)

Des simplifications précédentes, l’équation (4.4.1) devient :

ΦN = Φ̂N + ´̂
ΦNW̃

T
1N XN +ON . (4.4.5)

En introduisant les équations (4.2.4) et (4.2.9) dans la définition de Ñ = (N−N̂),
il est obtenu :

Ñ = (W T
2N ΦN + εN)− Ŵ T

2N Φ̂N . (4.4.6)
En additionnant et soustrayant Ŵ T

2N ΦN à l’équation (4.4.6), il est obtenu :

Ñ = W̃ T
2N ΦN + Ŵ T

2N Φ̃N + εN , (4.4.7)
avec W̃2N = (W2N − Ŵ2N) et Φ̃N = (ΦN − Φ̂N).
Les fonctions ΦN et Φ̃N sont substituées par leurs séries de Taylor (4.4.5) dans

l’équation (4.4.7) pour obtenir :

3. La jacobienne Φ́(y) = ∂Φ(x)
∂x

∣∣∣
x=y

.
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Ñ = W̃ T
2N (Φ̂N + ´̂

ΦN W̃
T
1N XN +ON) + Ŵ T

2N ( ´̂
ΦN W̃

T
1N XN +ON) + εN . (4.4.8)

Pour faciliter l’établissement des lois d’adaptation, l’équation précédente sera
réécrite sous la forme :

Ñ = Ŵ T
2N

´̂
ΦN W̃

T
1N XN + W̃ T

2N (Φ̂N − ´̂
ΦN Ŵ

T
1N XN) +∆N , (4.4.9)

où :
∆N = W̃ T

2N
´̂
ΦN W

T
1N XN +W T

2N ON + εN . (4.4.10)

Comme la fonction ´̂
ΦN est bornée, la norme du terme ∆N vérifie donc l’inégalité

suivante :

||∆N ||F ≤ c∆N
||W1N ||F ||W̃2N ||F ||XN ||+ ||W2N ||F ||ON ||+ ||εN ||, (4.4.11)

avec c∆N
une constante positive.

Les résultats obtenus dans l’équation (4.4.9) sont insérés dans la définition de ξ
(4.3.9) :

ξ = (Ŵ T
2M

´̂
ΦM W̃ T

1M XM + W̃ T
2M (Φ̂M − ´̂

ΦM Ŵ T
1M XM) +∆M) q̈r

+(Ŵ T
2C

´̂
ΦC W̃

T
1C XC + W̃ T

2C (Φ̂C − ´̂
ΦC Ŵ

T
1C XC) +∆C) q̇r

+(Ŵ T
2G

´̂
ΦG W̃

T
1GXG + W̃ T

2G (Φ̂G − ´̂
ΦG Ŵ

T
1C XG) +∆G)

+(Ŵ T
2D

´̂
ΦG W̃

T
1DXD + W̃ T

2D (Φ̂D − ´̂
ΦD Ŵ

T
1DXD) +∆D)− τhum − τext.

(4.4.12)
La dernière équation (4.4.12) peut être simplifiée en regroupant tous les termes

∆N :

ξ = (Ŵ T
2M

´̂
ΦM W̃ T

1M XM + W̃ T
2M (Φ̂M − ´̂

ΦM Ŵ T
1M XM) ) q̈r

+(Ŵ T
2C

´̂
ΦC W̃

T
1C XC + W̃ T

2C (Φ̂C − ´̂
ΦC Ŵ

T
1C XC) ) q̇r

+(Ŵ T
2G

´̂
ΦG W̃

T
1GXG + W̃ T

2G (Φ̂G − ´̂
ΦG Ŵ

T
1C XG) )

+(Ŵ T
2D

´̂
ΦG W̃

T
1DXD + W̃ T

2D (Φ̂D − ´̂
ΦD Ŵ

T
1DXD) ) + Z

(4.4.13)

où :
Z = ∆M q̈r +∆C q̇r +∆G +∆D − τhum − τext. (4.4.14)

Il est donc possible de borner le terme Z par :

||Z|| ≤ ||∆M || ||q̈r||+ ||∆C || ||q̇r||+ ||∆G||+ ||∆D||+ ||τhum||+ ||τext||. (4.4.15)
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En reprenant les différentes hypothèses et les équations (4.4.15), il est possible
d’écrire :

||Z|| ≤ cZ1 + cZ2 ||Ŵ ||+ cZ3 ||s||+ cZ4 ||Ŵ || ||s||+ cZ5 ||Ŵ || ||s||2, (4.4.16)

où cZ1, cZ2, cZ3, cZ4 et cZ5 sont des constantes positives.
Pour démontrer la stabilité du système, la fonction candidate de Lyapunov sui-

vante est considérée :

V1 = V11 + V12, (4.4.17)

où :
V11 = 1

2 s
TM s, (4.4.18)

et 4 :
V12 = 1

2 ( tr(W̃ T
1M Γ−1

1M W̃1M) + tr(W̃ T
2M Γ−1

2M W̃2M)
+tr(W̃ T

1C Γ
−1
1C W̃1C) + tr(W̃ T

2C Γ
−1
2C W̃2C)

+tr(W̃ T
1G Γ

−1
1G W̃1G) + tr(W̃ T

2G Γ
−1
2G W̃2G)

+tr(W̃ T
1D Γ

−1
1D W̃1D) + tr(W̃ T

2D Γ
−1
2D W̃2D) ),

(4.4.19)

avec Γ{1,2}{M,C,G,D} des matrices diagonales positives, telles que :

Γ1M ∈ Rn2×n2
, Γ2M ∈ Rn pM×n pM ,

Γ1C ∈ R2n2×2n2
, Γ2C ∈ Rn pC×n pC ,

Γ1G ∈ Rn×n, Γ2G ∈ RpG×pG ,
Γ1D ∈ Rn×n, Γ2D ∈ RpD×pD .

(4.4.20)

La dérivation de la fonction V1 en fonction du temps donne :

V̇11 = sTM ṡ+ 1
2 s

TṀ s. (4.4.21)

La loi de commande définie dans l’équation (4.3.13) insérée dans l’équation du
modèle dynamique (4.3.8) donne l’équation de dynamique de la variable s :

M ṡ+ C s = ξ − uSM . (4.4.22)

Par l’application de la propriété 2 et en utilisant l’équation (4.4.22), il est évident
que :

V̇11 = sT (M ṡ+ C s) = sT (ξ − uSM). (4.4.23)

4. La fonction tr(x) représente la trace de la matrice diagonale x.
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A partir de (4.4.13), le calcul et le réarrangement 5 de sT ξ permettent de déve-
lopper l’équation (4.4.23) par :

V̇11 = sT (Z − uSM)
+tr(W̃ T

1M XM q̈r s
T Ŵ T

2M
´̂
ΦM) + tr(W̃ T

2M (Φ̂M − ´̂
ΦM Ŵ T

1M XM) q̈r sT )
+tr(W̃ T

1C XC q̇r s
T Ŵ T

2C
´̂
ΦC) + tr(W̃ T

2C (Φ̂C − ´̂
ΦC Ŵ

T
1C XC) q̇r sT )

+tr(W̃ T
1GXG s

T Ŵ T
2G

´̂
ΦG) + tr(W̃ T

2G (Φ̂G − ´̂
ΦG Ŵ

T
1C XG) sT )

+tr(W̃ T
1DXD s

T Ŵ T
2D

´̂
ΦG) + tr(W̃ T

2D (Φ̂D − ´̂
ΦD Ŵ

T
1DXD) sT ).

(4.4.24)
Maintenant, dérivons la fonction V12 en fonction du temps :

V̇12 = −tr(W̃ T
1M Γ−1

1M
˙̂
W1M)− tr(W̃ T

2M Γ−1
2M

˙̂
W2M)

−tr(W̃ T
1C Γ

−1
1C

˙̂
W1C)− tr(W̃ T

2C Γ
−1
2C

˙̂
W2C)

−tr(W̃ T
1G Γ

−1
1G

˙̂
W1G)− tr(W̃ T

2G Γ
−1
2G

˙̂
W2G)

−tr(W̃ T
1D Γ

−1
1D

˙̂
W1D)− tr(W̃ T

2D Γ
−1
2D

˙̂
W2D).

(4.4.25)

Pour obtenir V̇11 = sT (Z − uSM) − V̇12, les lois d’adaptation suivantes sont
proposées : 

˙̂
W1M = Γ1M XM q̈r s

T Ŵ T
2M

´̂
ΦM

˙̂
W2M = Γ2M (Φ̂M − ´̂

ΦM Ŵ T
1M XM) q̈r sT

˙̂
W1C = Γ1C XC q̇r s

T Ŵ T
2C

´̂
ΦC

˙̂
W2C = Γ2C (Φ̂C − ´̂

ΦC Ŵ
T
1C XC) q̇r sT

˙̂
W1G = Γ1GXG s

T Ŵ T
2G

´̂
ΦG

˙̂
W2G = Γ2G (Φ̂G − ´̂

ΦG Ŵ
T
1GXG) sT

˙̂
W1D = Γ1DXD s

T Ŵ T
2D

´̂
ΦD

˙̂
W2D = Γ2D (Φ̂D − ´̂

ΦD Ŵ
T
1DXD) sT

(4.4.26)

En conséquence, la dérivée de la fonction de Lyapunov (4.4.17) pour ||s|| 6= 0
est :

V̇1 = sT (Z − uSM). (4.4.27)
Le développement de l’équation précédente donne :

V̇1 = sT (Z − θTΨ(s, Ŵ )K s

‖s‖
). (4.4.28)

5. L’égalité xT y = tr(y xT ) est vérifiée pour ∀x, y ∈ Rn.
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La dérivée de la fonction de Lyapunov (4.4.28) vérifie l’inégalité suivante 6 :

V̇1 ≤ sTZ − θTΨ(s, Ŵ )λmin(K) ||s||
≤ ||s|| ( ||Z|| − θTΨ(s, Ŵ )λmin(K)).

(4.4.29)

D’après l’inégalité (4.4.16), il est évident que θi > (cZi + µ1)/λmin(K) pour
i = 1, ..., n alors l’inégalité suivante devient :

||Z|| − θTΨ(s, Ŵ )λmin(K) < −µ1. (4.4.30)

Ainsi en introduisant l’inégalité (4.4.16) dans l’équation (4.4.29), il est obtenu :

V̇1 < −µ1 ||s|| . (4.4.31)

Il peut finalement être établi que les variables s , W̃1N et W̃2N sont bornées
du fait que V1(t) ≥ 0 et V̇1(t) ≤ 0. De plus, les hypothèses 3 et 4 permettent
de garantir que ė est uniformément continu car q̈d et q̈ sont bornés. De ce fait il
peut être établi que la variable s donnée dans l’équation (4.3.2) est aussi uniformé-
ment continue. D’autre part, il peut être facilement vérifié dans l’équation (4.4.31)
que lim

t→+∞

∫ t
t0
‖s(ζ)‖dζ ≤ V1(t0)

µ1
, cela signifie que ‖s(t)‖ est une fonction carré inté-

grable pour t ≥ t0. L’application du lemme de Barbalat [Barbalat 59] indique que
lim
t→+∞

‖s(t)‖ = 0. Au regard de la définition de la variable de commutation s dans
l’équation (4.3.2), il est possible de conclure que e → 0 et ė → 0 à t → +∞. Par
conséquent, il est établi que la commande proposée garantit une convergence vers
zéro de l’erreur de poursuite de trajectoire en position et vitesse.

Remarque :

La stabilité au sens de Lyapunov de la commande proposée a donc été établie.
Cependant pour établir cette commande et prouver sa stabilité, le vecteur θ =
[θ1, ..., θ5]T a été supposé connu. Or dans la réalité, ces valeurs ne sont pas connues
et identifiables. Pour remédier à cela il est donc proposé une nouvelle commande
basée sur la précédente ne nécessitant pas la connaissance de ces bornes. Dans
cette commande, les bornes inconnues seront approchées par une loi adaptation.
La stabilité de la nouvelle loi de commande et de la loi d’adaptation sera montrée
dans la suite du chapitre.

6. La fonction λmin(x) représente la valeur propre minimale de la matrice x.
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4.4.1 Commande avec vecteur de borne adaptative
La nouvelle loi de commande proposée u avec des bornes adaptatives est formée

par la somme de deux couples de commande uNN et uSM , à savoir :

u = uNN + uSM , (4.4.32)
où :
— Le couple uNN a été présenté précédemment dans l’équation (4.3.14)
— Le couple uSM représente une commande par mode glissant, telle que :

uSM = θ̂TΨ(s, Ŵ )K s

‖s‖
(4.4.33)

où K ∈ Rn×n est une matrice diagonale formée par des éléments positifs
constants , Ψ(s, Ŵ ) ∈ R5 est un vecteur défini précédemment dans l’équation
(4.3.16) et θ̂ = [θ̂1, ..., θ̂5]T ∈ R5 est un vecteur adaptatif, qui approche
le vecteur inconnu θ = [θ1, ..., θ5]T et qui suit la loi d’adaptation suivante
(4.4.34) :

˙̂
θ = Γθ Ψ(s, Ŵ ) ||s||. (4.4.34)

Pour démontrer la stabilité du système pour une commande à borne adaptative,
la fonction candidate de Lyapunov suivante est considérée :

V2 = V21 + V22 + V23, (4.4.35)
où :

V21 = V11 = 1
2 s

TM s, (4.4.36)

et :

V22 = V12 = 1
2 ( tr(W̃ T

1M Γ−1
1M W̃1M) + tr(W̃ T

2M Γ−1
2M W̃2M)

+tr(W̃ T
1C Γ

−1
1C W̃1C) + tr(W̃ T

2C Γ
−1
2C W̃2C)

+tr(W̃ T
1G Γ

−1
1G W̃1G) + tr(W̃ T

2G Γ
−1
2G W̃2G)

+tr(W̃ T
1D Γ

−1
1D W̃1D) + tr(W̃ T

2D Γ
−1
2D W̃2D) ),

(4.4.37)

avec Γ{1,2}{M,C,G,D} des matrices diagonales positives définies précédemment. Il est
aussi défini la fonction de Lyapunov V23 :

V23 = λmin(K)
2 θ̃TΓ−1

θ θ̃.

La dérivée en fonction du temps de la fonction V23 donne

V̇23 = −λmin(K) θ̃TΓ−1
θ

˙̂
θ = −λmin(K) θ̃T Ψ(s, Ŵ ) ||s||. (4.4.38)
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En appliquant les même opérations mathématiques et les mêmes lois d’adapta-
tions (4.4.26) à la fonction de Lyapunov V2 que celles appliquées précédemment à
la fonction V1, il est obtenu :

V̇2 = sT (Z − uSM)− λmin(K) θ̃T Ψ(s, Ŵ ) ||s||. (4.4.39)

Le couple uSM (4.4.33) est substitué dans l’équation (4.4.39) par son expression :

V̇2 = sT (Z − θ̂TΨ(s, Ŵ )K s

‖s‖
)− λmin(K) θ̃T Ψ(s, Ŵ ) ||s|| (4.4.40)

De l’équation précédente (4.4.40), il peut être établi que la dérivée de la fonction
de Lyapunov V2 répond à l’inégalité suivante :

V̇2 ≤ sTZ − θ̂TΨ(s, Ŵ )λmin(K) ||s|| − λmin(K) θ̃T Ψ(s, Ŵ ) ||s||
≤ sTZ − θTΨ(s, Ŵ )λmin(K) ||s||
≤ ||s|| ( ||Z|| − θTΨ(s, Ŵ )λmin(K)).

(4.4.41)

De l’équation (4.4.16), il est évident que si θi > (cZi + µ2)/λmin(K) pour i =
1, ..., n , l’inégalité (4.4.41) devient :

||Z|| − θTΨ(s, Ŵ )λmin(K) < −µ2. (4.4.42)

Cette inégalité (4.4.42) est introduite dans l’équation (4.4.41) :

V̇2 < −µ2 ||s|| . (4.4.43)

Il peut finalement être établi que les variables s, W̃1N et W̃2N sont bornées du
fait que V2(t) ≥ 0 et V̇2(t) ≤ 0. De plus, les hypothèses 3 et 4 permettent de
garantir que ė est uniformément continu car q̈d et q̈ sont bornés. De ce fait il peut
être établi que la variable s donnée dans l’équation (4.3.2) est aussi uniformé-
ment continue. D’autre part, il peut être facilement vérifié dans l’équation (4.4.43)
que lim

t→+∞

∫ t
t0
‖s(ζ)‖dζ ≤ V2(t0)

µ2
, cela signifie que ‖s(t)‖ est une fonction carré inté-

grable pour t ≥ t0. L’application du lemme de Barbalat [Barbalat 59] indique que
lim
t→+∞

‖s(t)‖ = 0. Au regard de la définition de la variable de commutation s dans
l’équation (4.3.2), il est possible de conclure que e → 0 et ė → 0 à t → +∞. Par
conséquent, il est établi que la commande proposée garantit une convergence vers
zéro de l’erreur de poursuite de trajectoire en position et vitesse.
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4.5 Validation expérimentale

4.5.1 Contexte expérimental
L’efficacité de la commande adaptative proposée a été validée par des tests ex-

périmentaux sur un exosquelette à vide et avec 3 sujets en bonne santé. Ils ont
dû réaliser dans le contexte de la réadaptation des mouvements de flexion et d’ex-
tension de l’épaule et du coude. L’exosquelette du membre supérieur droit utilisé
s’appelle ULEL (Upper Limb Exoskeleton of Lissi), développé par la société RB3D
pour le LISSI (Laboratoire Image Signaux et Systèmes Intelligents) de l’Université
de Paris Est Créteil (UPEC), France.(Voir Fig.4.5.1).

Figure 4.5.1 – Les articulations De ULEL

ULEL est un exosquelette du bras droit de 3 DOF. Dans cette expérimentation,
seules les deux premières articulations, l’épaule et le coude, sont utilisées pour
valider l’asservissement proposé. Les articulations de l’épaule et du coude sont les
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deux plus importantes et les plus lourdes. Leurs rotations se réalisent sur le même
plan (Voir Fig. 4.5.2).

Figure 4.5.2 – Représentation mécanique de ULEL

Ces deux articulations sont actionnées par des moteurs à courant continu de la
société MAXON. Des cartes de puissance adéquates de la même compagnie (Epsos
2) permettent l’asservissement des moteurs. La commande est appliquée en temps
réel par la résolution d’une équation différentielle non linéaire à l’aide du solveur
numérique du quatrième ordre de Runge-Kutta avec un temps d’échantillonnage
de 0,001 seconde. L’asservissement est programmé sur un PC équipé d’une carte
de commande en temps réel dSpace DS1103 PPC, utilisant les logiciels Matlab /
Simulink et dSpace Control Desk. Pour la mesure du retour, chaque articulation
est équipée d’un encodeur qui donne la position réelle. Un filtre passe-bas est utilisé
pour améliorer le rapport signal sur bruit et pour assurer une transmission correcte
de l’information.
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Figure 4.5.3 – Protocole expérimental de ULEL

4.5.2 Protocole expérimental
L’expérimentation a été réalisée sur l’exosquelette ULEL dans 4 cas d’utilisation

(1 sans sujet et 3 avec sujet) visible dans le tableau 4.1.

Sujet n°1 n°2 n°3
Sexe Homme Homme Femme
Age 26 ans 44 ans 30 ans
Poids 95 kg 72 kg 58 kg
Taille 1.88 m 1.69 m 1.68 m

Table 4.1 – Les sujets d’experimentations.

Le sujet sera totalement passif lors des tests, l’exosquelette réalise une trajectoire
adaptée et le sujet se laisse entrainer par l’exosquelette. Aucune force d’aide ou
de résistance n’est exercée par le porteur. Ces expériences sont réalisées dans le
respect des règles de sécurité de l’utilisateur et de l’équipement : capteurs de fins
de course, limitation de courant et bouton d’arrêt mécanique accessible à la main.
Lors de ces essais, pour limiter le broutement, la fonction s

‖s‖ sera approchée par
la fonction s

||s||+δ dans les équations (4.3.15), ce qui donne :

uSM = θTΨ(s, Ŵ )K s

||s||+ δ
, (4.5.1)

où δ = 0.2 .
La commande des deux articulations est ainsi réalisée et différentes trajectoires

désirées sont définies. Le but est d’appliquer aux deux articulations des mouve-
ments désynchronisés afin d’atteindre toutes les configurations de position possibles
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Figure 4.5.4 – ULEL avec un sujet

de l’exosquelette. L’origine de chacune de ces articulations est la position de repos
par rapport au sol. Les trajectoires souhaitées définies sont de la forme :

qdi(t) = Ai +Bi sin(ωit+ θi),
où i représente la i-ème articulation, A1 = (π/10)rad, A2 = (π/4)rad, B1 = B2 =
(π/10)rad, ω1 = 0.4 rad/s, ω2 = 0.5 rad/s, θ1 = 0 rad et θ2 = (−π/2) rad.
Les conditions initiales de la position et vitesse réelles sont : q(0) = [0, (π/4)]T

et q̇(0) = [0, 0]T .
Pour les réseaux neuronaux, tous les poids synaptiques sont initialisés à zéro. Ces

poids synaptiques vont changer selon les lois d’adaptation de l’équation (4.4.26),
avec comme paramètres d’adaptations Γ{1,2}{M,C,G,D} égal à 2 I, une matrice dia-
gonale de 2.
Les paramètres de la surface de glissement sont fixés à : γ1 = 5

9 , γ2 = 5
7 et αi = 1,

βi = 2 pour i = 1, 2.

4.5.3 Résultats expérimentaux
Dans les figures 4.5.5 et 4.5.6, les positions et les vitesses désirées sont comparées

pour chaque articulation aux positions et vitesses réelles de l’exosquelette à vide et
avec les 3 sujets. Dans les 4 cas, les données réelles et souhaitées sont très proches,
ce qui montre le bon suivi en position et en vitesse de la commande.
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4.6 Comparaison des différentes stratégies de commande proposées

La figure 4.5.7 montre le couple requis pour chaque articulation en fonction du
sujet. On observe que le couple requis est proportionnel au poids du porteur. Un
sujet plus lourd nécessite beaucoup plus d’effort de l’exosquelette.
La convergence des surfaces de glissement des deux joints vers la plage [−δ,+δ]

est visible dans la figure (4.5.8). Cette plage de convergence est dûe à la fonction
s

||s||+δ qui est utilisée dans l’équation 4.5.1 en remplacement de la fonction s
‖s‖

pour limiter le phénomène de broutement (chattering en anglais). Une fois ces
plages atteintes, les surfaces de glissement y restent, à l’exception de la surface
de glissement de l’épaule du sujet 1. Ceci est dû au poids du sujet 1 qui exige un
couple élevé. La convergence des surfaces de glissement vers ces zones prouve la
stabilité du système.
L’évolution des couples dûs aux modes glissants uSM et aux réseaux neuronaux

uNN sont comparés selon les cas d’utilisation dans les figures 4.5.9,4.5.10,4.5.11
et 4.5.12. Il est visible que les couples uNN sont initialement nuls et que tout
le couple initial provient de uSM . Cela est dû à l’initialisation nulle des points
synaptiques des réseaux neuronaux. Les couples uNN augmentent durant les tests
jusqu’à atteindre une zone de stabilité à la fin.

4.6 Comparaison des différentes stratégies de
commande proposées

Durant les travaux de cette thèse, il a été proposé deux lois d’asservissement
pour commander l’exosquelette. La première présentée dans le chapitre 3 sera
nommée la commande par ITSM et la seconde introduite dans ce chapitre sera
appelée ITSM+NN. Pour chacune des lois de commande, une preuve de stabilité
au sens de Lyapunov a été réalisée et des expérimentations ont été menées pour
établir leurs bon fonctionnements en temps réel. Une fois cela établi, une étude
comparative a été réalisée pour évaluer leurs performances. Ces deux stratégies
de commande seront évaluées l’une par rapport à l’autre mais aussi face à une
commande de référence de type PID (proportionnel, intégral, dérivé). Pour garantir
des conditions de test uniformes entre les trois commandes, elles seront testées
à vide. L’exosquelette ULEL n’étant pas équipé d’outil de mesure de force. La
présence d’un utilisateur pourrait apporter des perturbations non désirées et non
quantifiables, et ainsi nuire à l’évaluation de leurs performances.
Les trois commandes seront soumises aux mêmes trajectoires désirées. Elles se-

ront de la forme :

qdi(t) = Ai +Bi sin(ωit+ θi),

où i représente la i-ème articulation, A1 = (π/10)rad, A2 = (π/4)rad, B1 = B2 =
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Figure 4.5.5 – Positions des deux articulations
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Figure 4.5.6 – Les vitesses des deux articulations.
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Figure 4.5.7 – Les couples des deux articulations.
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Figure 4.5.8 – Les surfaces de glissements des articulations.
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Figure 4.5.9 – Les couples sans sujet
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Figure 4.5.10 – Les couples avec le sujet 1.
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Figure 4.5.11 – Les couples avec le sujet 2.
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Figure 4.5.12 – Les couples avec le sujet 3.
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(π/10)rad, ω1 = 0.4 rad/s, ω2 = 0.5 rad/s, θ1 = 0 rad et θ2 = (−π/2) rad.
Pour le test des deux lois de commandes proposées dans cette thèse, les mêmes

paramètres que dans les chapitres précédents seront appliqués. Les paramètres de
la commande par ITSM ont été fixés à 7 : a1 = 3, a2 = 5, b1 = 7, b2 = 11,
k1 = 8 I, k2 = 12 I, k3 = 6 I, α1 = 0.1 I, α2 = 0.5 I, L1 = L2 = L3 = 10, Γ =
diag(0.05, 0.35, 0.25, 0.1, 0.15) et la matrice constante nominale M̄ = diag(3, 1).
Pour la commande par ITSM+NN, tous les poids synaptiques des réseaux neu-

ronaux sont initialisés à zéro. Ces poids synaptiques vont changer selon les lois
d’adaptation de l’équation (4.4.26), avec comme paramètres d’adaptations Γ{1,2}{M,C,G,D}
égal à 2 I, une matrice diagonale de 2. Les paramètres de la surface de glissement
sont fixés à : γ1 = 5

9 , γ2 = 5
7 et αi = 1, βi = 2 pour i = 1, 2.

Les paramétrés de la commande du PID ont été fixés à : Kp = diag(600, 200),
KI = diag(60, 60) et KD = diag(100, 100).

PID ITSM ITSM+NN
Erreur maximale (rad) 0.0211 0.0401 0.0031

Erreur quadratique moyenne (rad) 0.0017 0.0096 0.0069
Énergie (Joule) 480.3084 166.1286 161.1448

Table 4.2 – Étude comparative pour l’articulation de l’épaule.

PID ITSM ITSM+NN
Erreur maximale (rad) 0.3057 0.2981 0.3057

Erreur quadratique moyenne (rad) 0.0006 0.0016 0.0013
Énergie (Joule) 24.3681 23.5978 22.1660

Table 4.3 – Étude comparative pour l’articulation du coude.

Les tableaux 4.2 et 4.3 montrent que le PID possède une erreur légèrement in-
férieure à celles des deux commandes proposées. Cette erreur quadratique plus
faible peut s’expliquer par la convergence plus rapide du PID vers la trajectoire
désirée, comme il est possible de le voir dans la figure 4.6.1. En effet, le correcteur
PID ne maitrise pas le comportement dynamique en régime transitoire. L’objectif
du PID est de réduire les erreurs de poursuites au détriment de la souplesse du
couple appliqué. Il est possible de voir dans la figure 4.6.4, les forts pics de couple
pour la commande PID. Ces forts pics peuvent être dangereux pour un utilisateur.
Par ailleurs, les commandes par mode glissant maitrisent le comportement tran-
sitoire grâce à la forme de la surface de glissement. C’est la raison pour laquelle

7. La matrice I représente la matrice identité.
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4.6 Comparaison des différentes stratégies de commande proposées

les erreurs des commandes par mode glissant sont plus élevées que celle obtenues
par le PID. Il est aussi possible de remarquer sur la figure 4.6.3 que la vitesse de
convergence du PID s’accompagne d’une grande consommation en énergie. Après
un temps de convergence différent, on voit dans le figure 4.6.2 que l’erreur de la
dernière commande est plus faible.
La seconde loi de commande proposée , ITSM+NN, apporte de meilleur ré-

sultat que la première autant aux niveaux de l’erreur qu’au niveau énergétique.
L’approche de la dynamique par des réseaux neuronaux confirme donc son uti-
lité en permettant d’améliorer les performances en suivi de la trajectoire de la
commande, tout en diminuant sa consommation énergétique.

0 10 20 30 40 50 60 70 80

Time (sec)

0

0.1

0.2

0.3

0.4

0.5

E
rr

eu
r 

en
 p

os
iti

on
 d

e 
l é

pa
ul

e 
(r

ad
)

PID
ITSM
ITSM+NN

0 10 20 30 40 50 60 70 80

Time (sec)

0

0.02

0.04

0.06

0.08

0.1

E
rr

eu
r 

en
 p

os
iti

on
 d

u 
co

ud
e(

ra
d)

PID
ITSM
ITSM+NN

Figure 4.6.1 – Erreurs en positions des deux articulations pour les différentes
commandes.

Les résultats ici présentés font suite à expérimentation avec un exosquelette à
vide. Le PID étant dimensionné à vide et ne s’adaptant pas aux changements de
dynamiques dus à la présence d’un utilisateur. Il est possible d’émettre l’hypothèse
que les performances de la commande par PID puissent diminuer en présence
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Figure 4.6.2 – Erreurs après 10 secondes en positions des deux articulations pour
les différentes commandes.
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Figure 4.6.3 – Énergie des deux articulations pour les différentes commandes.
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Figure 4.6.4 – Couple des deux articulations pour les différentes commandes.
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4.7 Conclusion

d’un utilisateur. Contrairement à la loi de commande par ISTM+NN, qui contient
des réseaux neuronaux établis pour estimer et compenser ces changements. Les
performances de cette commande reste inchangées, comme il a été montré dans
la section précédente. Cette hypothèse se doit d’être vérifier lors d’une étude avec
plusieurs sujets de morphologies différentes.
De plus, cette étude à vide ne permet pas de comparer les réactions des diffé-

rentes commandes face à des perturbations extérieures. Une étude où chacune des
commandes seraient soumises aux mêmes perturbations permettrait d’établir leurs
capacités à rejeter les perturbations.
Ces deux études n’ont pu être réalisées par l’absence d’outils d’instrumentations.

Ils auraient permit de mesurer, dans le premier test les forces d’interaction entre
l’utilisateur et l’exosquelette, les perturbations dans le second. Il aurait ainsi été
possible de vérifier l’équité des tests entre les différentes commandes.

4.7 Conclusion
Dans ce chapitre, une nouvelle commande adaptative avec suivi de trajectoire

en position et en vitesse a été proposée et testée. La dynamique inconnue et va-
riante du système a été approximée par des réseaux de neurones du type MLP. Les
paramètres de ces réseaux évolueront selon des lois d’adaptation établies de sorte
que la stabilité du système au sens de Lyapunov soit assurée. La commande pro-
posée combine un asservissement adaptatif grâce à des réseaux de neurones et un
asservissement par mode glissant. Pour établir cette commande, seules les hypo-
thèses sur les limites des paramètres sont connues. L’approche proposée a montré
son efficacité avec une expérimentation sur l’exosquelette ULEL du laboratoire
LISSI de l’université UPEC. L’efficacité de l’apprentissage en ligne des réseaux de
neurones a été vérifiée avec différents sujets. Cette robustesse a été prouvée par
l’approche de Lyapunov et démontrée de manière expérimentale. Cette commande
a ensuite été comparée de manière expérimentale à une commande par PID et à
une commande par ISTM proposée dans le chapitre 3.

89





Chapitre 5

Interaction utilisateur ULEL

5.1 Introduction

Dans les chapitres précédents, des commandes robustes ont été proposées pour
garantir le suivi de la trajectoire souhaitée par l’exosquelette. Dans ces différentes
lois de commandes, le couple exercé par l’homme sur l’exosquelette τhum était traité
comme un couple extérieur à compenser par la commande. Les premiers chapitres
traitant la première phase de la rééducation, dans laquelle le patient se doit d’être
passif [Carel 00] et de se laisser entrainer par l’exosquelette pour remobiliser ses
membres. De ce fait, toute action humaine sera traitée comme une perturbation et
donc compensée. Ce chapitre se basera sur les commandes précédemment proposées
tout en souhaitant gérer les interactions utilisateur exosquelette. Ces interactions
feront parties intégrante des trajectoires à établir et de la commande de l’exosque-
lette. Dans les phases suivantes de la rééducation, l’exosquelette se doit d’abord
d’apporter une assistance aux mouvements spontanés du patient pour l’assister et
dans la phase qui suit une résistance aux mouvements du patients pour augmenter
sa capacité musculaire [Marque 14].
Le BCI est un des outils permettant de gérer les interactions entre l’homme et le

robot. Ce système permet à l’utilisateur de communiquer par voie non musculaire
[Wolpaw 02], uniquement par interprétation de ses signaux cérébraux notamment
les signaux EEG [Niedermeyer 05]. Les BCI représentent donc un bon moyen de
communication pour les personnes en situation de handicap souhaitant retrouver
une certaine mobilité. Cependant du fait de la complexité des signaux cérébraux,
les BCI restent des systèmes limités en cours de développement.
Chaque activité cérébrale possédant ses propres caractéristiques, les signaux

EEG en découlant n’ont donc pas les mêmes propriétés. Certains de ces signaux
peuvent être utilisés pour les technologies BCI : P300 [Polich 07], imagerie moteur
[Pfurtscheller 01] et Steady-State Visual Evoked Potentials (SSVEP) [Lin 06]. Le
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SSVEP peut être défini comme une réponse synchrone à un stimulus visuel à une
fréquence donnée. Il peut être observé par la mesure des activités neuronales dans
le cortex primaire visuelle. Cependant, les signaux EEG sont complexes à trai-
ter du fait de leurs faibles rapports signal sur bruit, les variations inter et intra
individus. De ce fait, un traitement du signal robuste et adapté est nécessaire
pour assurer la viabilité de la détection et de la commande. Plusieurs types d’al-
gorithmes ont été proposés pour procéder aux traitements des signaux SSVEP :
FFT (Fast Fourier Transform), Common Spatial Pattern (CSP) [Sun 06], Princi-
pal Component Analysis (PCA) [Lee 02] ou Canonical Correlation Analysis (CCA)
[Hardoon 04, Lin 06].
Le CCA est une des techniques les plus efficaces pour le traitement de signaux

SSVEP issus de BCI [Bin 09]. Les fréquences des signaux relevés sont liées aux
stimulus. Au vu de ces connaissances, le CCA permet d’établir une nouvelle base
pour les signaux de dimension différentes comme les signaux EEG et les signaux de
références basés sur les stimulus. Cette nouvelle base sera établie pour maximiser
la corrélation des projections des deux variables dans le nouvel espace.
Ce chapitre se consacrera à l’application d’un algorithme basé sur le CCA pour

établir la trajectoire de commande de l’exosquelette à partir de signaux cérébraux
de type SSVEP. La loi de commande proposée dans le chapitre précédent, basée
sur la fusion d’une approche neuronale et d’un intégral SMC, sera utilisée pour
garantir le bon suivi de trajectoire par le système. L’approche proposée sera validée
par une application en temps réel sur un exosquelette de membre supérieur droit.

5.2 Modèle dynamique

La dynamique de l’ensemble du système, composé de l’homme et de l’exosque-
lette, peut être décrite par l’équation :

M(q)q̈ + C(q, q̇)q̇ +G(q) +D(q̇) = u+ τhum + τ ext, (5.2.1)

où q ∈ Rn, q̇ ∈ Rn, q̈ ∈ Rn sont respectivement les vecteurs de position, vélocité
et accélération des articulations ; M(q) ∈ Rn×n est la matrice symétrique et dé-
finie positive de l’inertie ; C(q, q̇) ∈ Rn×n est la matrice des forces centrifuges et
de Coriolis ; G(q) ∈ Rn est la matrice de gravité ; D(q̇) ∈ Rn est la matrice de
dissipation ; u ∈ Rn ,τhum ∈ Rn et τ ext ∈ Rn représentent respectivement le couple
de l’exosquelette, humain et extérieur.
Le système présenté dans ce chapitre répond aux propriétés 1 et 2 du chapitre

4.
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5.3 Traitement des signaux SSVEP

Pour effectuer le traitement des signaux SSVEP, un algorithme basé sur la CCA
a été utilisé. Celui-ci travaille avec deux ensembles de données. Le premier est
constitué du signal EEG relevé XBCI(t) ∈ Rch×T avec (ch) le nombre de canaux
utilisés et T le nombre de point échantillonnage. Le second ensemble, qui constitue
le signal de référence, Xfi(t) ∈ R2×T est établi pour chaque fréquence fi de stimuli
telle que :

Xfi(t) =
(
cos(2πfit)
sin(2πfit)

)
, t = 1

S
, . . . ,

T

S
,

où S est la fréquence échantillonnage du signal XBCI(t) .
De par le principe de la SSVEP, il est attendu que le signal Xfi(t) ∈ R2×T du

stimuli concerné et le signalXBCI(t) ∈ Rch×T soient corrélés. L’algorithme trouvera
deux directions de projection wfi et wBCI−fi telle que YBCI−fi = wTBCI−fiXBCI

et Yfi = wfiXfi aient une corrélation maximale. wfi et wBCI−fi maximisent la
fonction de corrélation ρ(wfi, wBCI−fi) :

ρ(wfi, wBCI−fi) = corr(wfiXfi, w
T
BCI−fiXBCI)

= wT
BCI−fiΣXBCI Xfi

wfi√
wT

BCI−fi
ΣXBCI

wBCI−fiw
T
fi

ΣXfi
wfi

,

où ΣXBCIXfi
est la matrice de covariance entre les deux jeux de données ; ΣXBCI

et
ΣXfi

sont les matrices de covariances intra jeu de données.
La CCA peut être résolu par [Hardoon 04] :

maximiserwfi,wBCI−fi
wTBCI−fiΣXBCIXfi

wfi

subject to wTBCI−fiΣXBCI
wBCI−fi = 1

wTfiΣXfi
wfi = 1.

La figure 5.3.1 représente le fonctionnement de la CCA.
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Figure 5.3.1 – Le principe de la « Canonical correlation analysis » (CCA)
[Lin 06].

Pour chaque point d’échantillonnage, l’algorithme CCA calcule pour chaque
fréquences fi les couples YBCI−fi(t) ∈ RT et Yfi(t) ∈ RT , les projections respectives
dans le nouveau sous espace deXBCI(t) etXfi(t), pour maximiser leurs corrélations
dans la fenêtre glissante [t, t+ T

S
].

L’algorithme détecte pour i ∈ {1, .., 2 × n} quel couple (YBCI−fi(t), Yfi(t)) a
la plus grande corrélation. Si cette corrélation dépasse un seuil fixé, le signal SS-
VEP sera considéré comme une réponse au stimulus de fréquence fi, sinon il sera
considéré comme ne correspondant à aucune référence.

5.3.1 Établissement de la trajectoire désirée
Les trajectoires désirées sont obtenues à partir des signaux SSVEP. Pour obtenir

les trajectoires qd(t) ∈ Rn, différents stimulus aux fréquences fi avec i ∈ {1, .., 2×n}
sont proposés au sujet. Chaque articulation est liée à deux stimulus, les articula-
tions n’ayant qu’une seule direction, ces stimulus déterminent le sens de déplace-
ment. Le choix du sujet va donc indiquer l’articulation à mouvoir et le signe de
sa vitesse. La vitesse désirée sera constante durant toute la détection du stimulus.
La position désirée sera déterminée par intégration de sa vitesse. Pour garantir la
continuité de l’accélération, un filtre du second ordre est appliqué à la position.
Ces trajectoires désirées et ces trajectoires réelles seront notées qd(t) ∈ Rn et

q(t) ∈ Rn respectivement ; les erreurs de trajectoires e(t) ∈ Rn seront définies par :

e(t) = qd(t)− q(t). (5.3.1)
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Pour assurer une bonne poursuite de la trajectoire désirée qd(t) ∈ Rn par la trajec-
toire réelle q(t) ∈ Rn. La loi de commande proposée dans le chapitre précédent sera
utilisée pour la dynamique de l’exosquelette donnée par (3.2.1). La loi u proposée
dans le chapitre précédent se décompose en deux éléments uNN et uSM :

u = uNN + uSM , (5.3.2)

avec
— Le couple uNN issu des réseaux neuronaux adaptatifs :

uNN = M̂ q̈r + Ĉq̇r + Ĝ+ D̂, (5.3.3)

où M̂, Ĉ, Ĝ et D̂ sont les estimations neuronales des matrices.
— Le couple uSM représente la commande par mode glissant :

uSM = θTΨ(q, q̇, q̇r, q̈r, Ŵ )K s

‖s‖
, (5.3.4)

où K ∈ Rn×n est une matrice diagonale formée par des constantes posi-
tives ; θ = [θ1, ..., θ8]T ∈ R8 est un vecteur constitué de constantes positives,
Ψ(q, q̇, q̇r, q̈r, Ŵ ) ∈ R8 est un vecteur contenant différentes normes et s la loi
de commutation donnée par l’équation suivante 1 :

s(t) = ė(t) + α
∫ t

0
eγ1(µ) dµ+ β

∫ t

0
ėγ2(µ) dµ+ η, (5.3.5)

où γi sont des constantes positives définies telles que γ1 = q
2p−q et γ2 = q

p

avec p et q des constantes impaires positives respectant p > q > 0 ; α =
diag(α1, ..., αn) ∈ Rn×n et β = diag(β1, ..., βn) ∈ Rn×n sont des matrices
diagonales positives, choisies de manière à ce que le polynôme r2 + βir + αi
soit Hurwitz pour i = 1, ..., n ; η = −ė(0) ∈ Rn est un vecteur constant
établit de manière à avoir s(0) un vecteur nul.

La stabilité en sens de Lyapunov de cette loi de commande a été démontrée dans
le chapitre précédent.

5.4 Résultats expérimentaux

5.4.1 Présentation de l’expérimentation
Dans l’optique de prouver l’efficacité de la méthode proposée, des expérimenta-

tions ont été réalisées. Il a donc été demandé à un sujet sain de 26 ans mesurant

1. La puissance d’un vecteur x ∈ Rn est xγ = [xγ1 , ..., xγn]T .
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Figure 5.3.2 – Schéma de commande du système.

1.88m et pesant 95kg de définir des trajectoires désirées à l’aide d’un BCI dans le
but d’effectuer des mouvements de flexion ou extension de l’épaule et du coude.
Ces mouvements seront réalisés à l’aide d’un exosquelette du membre supérieur
droit ULEL présenté dans les chapitres précédents. L’ensemble de cette expérimen-
tation, qu’il est possible de voir à la figure 5.4.1, a été réalisé dans le laboratoire
LISSI (Laboratoire Image Signaux et Systèmes Intelligents) de l’Université Paris
Est Creteil (UPEC), France.
Les trajectoires seront établies à partir d’algorithme analysant les signaux SS-

VEP du sujet. L’interface SSVEP sera réalisée à l’aide de 4 leds qui scintillent
à des fréquences ( f1 = 19Hz, f2 = 21Hz, f3 = 23Hz et f4 = 25Hz). Ces leds
permettront aux sujets de choisir l’articulation à mouvoir et son sens (monter ou
descendre). Les signaux EEG seront relevés par un BCI g.Nautilus, possédant 32
électrodes technologies sèches g.SAHARA. Durant cette expérimentation, les si-
gnaux de 8 sondes seront traités (P3, PZ, P4, PO7, PO3, PO4, PO8 et OZ). Les
signaux EEG seront numérisés à une fréquence d’échantillonnage de 500Hz. Les
signaux EEG relevés seront d’abord traités par un filtre spatial de type Common
Average Reference (CAR) et ensuite par un filtre fréquentiel de type Butterworth
d’ordre 20, passe bande de fréquence de coupure [15Hz, 35Hz].
A partir de ces signaux, tout les temps d’échantillonnages S sur une fenêtre

glissante de 3 s, une corrélation sera calculée. La corrélation sera ensuite filtrée
par un passe bas d’ordre 1, pour éliminer les piques de corrélation non significatifs.
Une fois le signal de l’algorithme CCA obtenue, la trajectoire en vitesse désirée
est établie en utilisant un filtre passe bas d’ordre 2 pour garantir sa continuité et
ainsi le respect de l’hypothèse 3.
Les articulations de l’épaule et du coude sont actionnées par des moteurs à

courant continu, qui sont commandés par des cartes de puissances. Les caractéris-
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5.4 Résultats expérimentaux

Figure 5.4.1 – Le sujet avec le BCI et ULEL.

Figure 5.4.2 – L’interface LED pour le SSVEP.
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tiques de ULEL ont été présentées dans le chapitre 2. La commande en temps réel
sera appliquée en résolvant des équations différentielles non-linéaires à l’aide d’un
solveur de Runge-Kutta d’ordre 4 avec un pas de calcul de 0.001sec. La commande
sera programmée sur un ordinateur, qui est équipé des logiciels Matlab/Simulink
et dSpace Control Desk et d’une carte de commande en temps réel dSpace DS1103
PPC (visible figure (5.4.3)).

Figure 5.4.3 – Matériel expérimental pour la commande d’ULEL.

5.4.2 Protocole expérimentale

La loi de commande utilisée dans ce chapitre correspond à celle proposée dans
le chapitre 3 et rappelée précédemment. De la même manière que dans le cha-
pitre 4, pour éliminer le phénomène de broutement de la partie discontinue du
mode glissent, le terme s/‖s‖ de la loi de commande dans l’équation (5.3.4) sera
remplacée par s/(‖s‖+ δ) avec δ = 0.05.
La position nulle de référence est déterminée à partir de la position horizontale

de repos. Le schéma cinématique du robot est donné dans le chapitre 2. Les valeurs
initiales de la position réelle et de la vitesse réelle sont : q(0) = [0, π/4]T et q̇(0) =
[0, 0]T .
Tous les poids synaptiques des réseaux neuronaux Ŵ{1,2}{M,C,G,D} sont initialisés

à zéro. Les matrices de poids d’adaptation Γ{1,2}{M,C,G,D} seront égales à 2I avec
I la matrice d’identité. La fonction sigmoïde d’activation utilisée dans les couches
des réseaux neuronaux est σ : x → 1/(1 + e−x). Les paramètres du mode glissant
ont été fixés : γ1 = 5

9 , γ2 = 5
7 et αi = 1, βi = 2 pour i = 1, 2
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5.4 Résultats expérimentaux

5.4.3 Analyse des résultats

Les figures 5.4.4 et 5.4.5 montrent les trajectoires désirées et réelles en positions
et vitesses. De ces figures, il est possible de constater la bonne poursuite des trajec-
toires désirées. Trajectoires qui ont été établies par l’algorithme CCA. L’erreur en
poursuite se trouve être proche de zéro. Il est alors possible de conclure de la bonne
performance de l’algorithme CCA pour établir une trajectoire, et de l’efficacité de
la commande pour garantir la poursuite de ces trajectoires.
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Figure 5.4.4 – Positions des deux articulations.

La commande de l’exosquelette en présence du sujet réalisant les trajectoires
déterminées par l’algorithme CCA est visible dans la figure 5.4.6. Les contributions
des deux parties de la commande uNN et uSM y sont aussi présentées. On peut
constater que le couple uNN est initialement nul, du fait de l’initialisation à zéro de
ses paramètres synaptiques. Au cours de l’expérimentation, après une courte phase
d’évolution, le couple neuronal atteint un état d’équilibre. Durant l’initialisation
et la phase adaptation, le couple uSM assure la stabilité du système. Lorsque la
phase finale est atteinte, les couples uNN et uSM assurent le bon fonctionnement
du système mutuellement par la somme des deux couples.
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Figure 5.4.5 – Vitesses des deux articulations.
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Figure 5.4.6 – Les couples de commande.
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5.5 Ouverture à de nouvelles perspectives de
commande

Dans les sections précédentes, nous avons présenté un algorithme basé sur le
CCA qui permet l’analyse de signaux cérébraux de type SSVEP. Cet algorithme
ayant pour but de déterminer une trajectoire pour différentes articulations d’un
exosquelette. Ces travaux s’inscrivent dans le projet d’inclure l’humain dans la
boucle de commande de l’exosquelette.
Il est possible d’établir des commandes où l’utilisateur n’aura pas de contrôle

sur les mouvements réalisés par l’exosquelette. Dans cette configuration donnée,
l’exosquelette entraine le membre humain en imposant la dynamique, tous les
mouvements de l’utilisateur sont rejetés tels des perturbations. Le fonctionnement
de l’exosquelette se rapproche alors de celui d’un robot manipulateur. Ce type de
fonctionnement est nécessaire dans certains cas d’utilisation assez limité, tel que
la première phase d’une rééducation.
Pour utiliser les exosquelettes dans un cadre plus large et maximiser leurs utili-

tés, il est nécessaire de gérer l’interaction entre l’homme et le système. Pour cela
plusieurs stratégies ont été proposées ou peuvent être envisagées. Dans le chapitre 1
de ce manuscrit, il a été présenté les différentes technologies pouvant permettre de
détecter la motricité d’un individu. Il est possible de notamment citer la détection
des signaux EEG, signaux EMG et la détection de force.
Dans ce chapitre, le choix d’établir une trajectoire à partir de signaux EEG

de type SSVEP a été fait. Cette stratégie comporte l’avantage d’être une des
stratégies les plus fonctionnelles et simple d’utilisation. De plus, elle ne requiert
aucune connaissance sur l’utilisateur, et donc aucune phase d’adaptation lors d’un
changement d’utilisateur. Mais cette technologie de détection de signaux SSVEP ne
permet que la différentiation entre différents états cérébraux (le nombre de diodes
utilisés plus un état de repos), ce qui limite les choix proposés à l’utilisateur. Ainsi
dans notre cas, l’utilisateur ne peut contrôler qu’une articulation à la fois et ne
peux pas contrôler la vitesse de déplacement.
En effet, cette limitation ne concerne pas que les signaux SSVEP, mais l’ensemble

des types de signaux EEG. Il existe et il est possible de développer d’autres tech-
nologies permettant de détecter différents états cérébraux pour les diverses classes
de signaux EEG. Mais l’ensemble de ces détections ne permet que la classifica-
tion d’états cérébraux sans apporter des informations sur l’intensité. L’amplitude
et la puissance d’un signal EEG n’étant pas liées à l’intensité ou l’ampleur du
mouvement ou de la tâche à réaliser.
Pour obtenir des informations sur l’intensité du mouvement souhaité, il faut

donc se situer dans les étapes suivantes de la chaine de la motricité. En utili-
sant notamment la détection de signaux EMG ou détection de force. Ces deux
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technologies permettant d’établir les forces exercées par l’utilisateur, une par l’uti-
lisation du modèle musculaire de l’humain et l’autre par détection, comportent
plus d’informations sur les mouvements réalisés par l’utilisateur. Cependant ces
phénomènes se situant à la fin de la chaîne de motricité humaine, l’écart de temps
entre le mouvement et leurs détections est faible voir nul. Or le système comporte
son propre temps de traitement et de mise en action, cela entrainera un retard
systématique de l’exosquelette sur l’utilisateur.
Ainsi il possible d’établir que plus la détection de l’intention de mouvement se

situera tôt dans la chaîne de la motricité humaine, plus le mouvement exécuté par
le système pourra être synchrone avec celui de l’utilisateur. Cela entrainera un
meilleur confort utilisation pour l’utilisateur et une plus grande fluidité de mou-
vement. Cependant, plus la détection a lieu tôt dans la chaine de motricité plus
il est difficile d’extraire des informations précises sur le mouvement. Il est donc
nécessaire d’établir un compromis entre la synchronisation du mouvement avec
l’utilisateur et la qualité des informations. Il est possible d’allier plusieurs détec-
tions pour créer une technologie mix ayant pour but de combler les désavantages
de chaque technologie distincte.
Les choix du type de signal utilisé sera fortement liés à l’interaction que l’on

souhaite apporter à l’utilisateur, et de par la même occasion au type de traitement
qu’il en découlera. On peut dissocier deux configurations d’interaction :
— la première où l’humain exercera de son propre chef des mouvements sur les

membres concernés et l’exosquelette apportera une assistance de force aux
mouvements.

— une seconde où l’exosquelette réalisera des tâches par des trajectoires établies
et les mouvements de l’utilisateur seront des paramètres d’ajustement et de
rectification de ces trajectoires.

En partant des travaux qui ont été présentés dans les chapitres précédents, il est
possible de proposer un concept de commande, dans la figure 5.5.1, répondant à
la deuxième configuration .
Les futurs problématiques et travaux de recherche, liés à cette commande, se

trouvent dans la conception du bloque permettant d’identifier le couple humain
à partir des signaux EEG et EMG. Les signaux EEG serviront à synchroniser le
mouvement de l’utilisateur et de l’exosquelette en établissant l’intention de mou-
vement, et le signal EMG apportera les informations sur le mouvement à réaliser.

5.6 Conclusion
Ce chapitre propose de fusionner une commande proposée précédemment dans

le chapitre 4, avec poursuite en position et vitesse, et un algorithme CCA pour
la détection de signaux SSVEP à l’aide d’un BCI. La trajectoire a été établie à
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Figure 5.5.1 – Schéma de commande avec le couple humain dans la boucle.

partir des signaux cérébraux détectés à l’aide d’un BCI. La loi de commande est
la combinaison d’une commande adaptative basée sur les réseaux neuronaux et
d’une commande par mode glissant. La partie de la commande adaptative issue
des réseaux de neurones approximera la dynamique incertaine et changeante aux
vues de la morphologie de l’utilisateur. Par conséquent, la dynamique du système
ne nécessite pas d’être connue. Une partie discontinue à travers la commande par
mode glissant assurera la robustesse du système au vue des perturbations exté-
rieures et des erreurs d’approximations. La stabilité du système a été démontrée
en se basant sur la théorie de Lyapunov. Cet ensemble constitué de l’algorithme et
de la commande a été testé à l’aide d’un BCI et d’un exosquelette de deux degrés
de liberté sur un sujet sain. Ces expérimentations ont montré le bon fonctionne-
ment et les bonnes performances de la méthode proposée. Une ouverture pour des
futurs travaux a été proposée en fin de ce chapitre.
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Conclusion
Dans ce chapitre de conclusion, il sera résumé les différents sujets abordés durant

la thèse, en mettant en relief les contributions scientifiques de celle-ci. Il sera ensuite
présenté les différentes perspectives possibles pour de futurs travaux. Avant de finir
par une présentation des différentes publications liées aux travaux de cette thèse.
Après une courte introduction générale, il a été présenté le système moteur hu-

main et les différentes pathologies qui pouvaient nuire à son bon fonctionnement. Il
a ensuite été introduit les différentes solutions technologiques permettant à un in-
dividu d’interagir avec le monde extérieur à partir des fonctions motrices restantes.
Après un état de l’art des technologies pouvant compenser ce manque de mobilité,
dans le cadre de nos travaux, nous nous sommes plus particulièrement intéressés
aux solutions technologiques permettant d’améliorer la rééducation thérapeutique.
Après avoir fait un état de l’art des différentes solutions technologiques dans

le domaine de la rééducation thérapeutique, il a été décidé de travailler sur des
exosquelettes du membres supérieur droit. Le but de ces travaux étant d’établir dif-
férentes stratégies de commande, impliquant l’humain dans la boucle, pour réaliser
la meilleure rééducation possible assistée par exosquelette.
Durant ces travaux, le laboratoire LISSI( Laboratoire Images, Signaux et Sys-

tèmes Intelligents) de l’université UPEC a mis à notre disposition un exosquelette
nommé ULEL et un casque BCI de la marque g.Nautilus. Avant d’établir les diffé-
rentes stratégies de commande, il a donc été réalisé la modélisation de l’exosque-
lette proposé par une phase d’identification de ces paramètres à vide. Une fois, cela
réalisé pour les différentes simulations, il a été possible de passer à l’établissement
des lois de commande.
La première des contributions, qui est présentée dans le chapitre 3, consiste en

une loi de commande adaptative robuste basée sur l’utilisation du mode glissant.
L’utilisation d’une surface de glissement de type intégral terminal permet de ga-
rantir l’absence de singularité dans la loi de commande ainsi que la convergence
vers une erreur nulle de la commande. La stabilité au sens de Lyapunov de la
commande a été démontrée. La commande a été testée et a prouvé son efficacité
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lors d’une expérimentation en temps réel sur l’exosquelette ULEL et un patient
sain.
Le chapitre 4 présente la seconde contribution de cette thèse, elle prend la forme

d’une seconde loi de commande. Celle ci est constituée d’une fusion de la première
loi proposée dans le chapitre 3 et d’une loi de commande basée sur des réseaux
neuronaux. Les réseaux neuronaux permettront d’approximer les dynamiques in-
connues du systèmes dues aux différents morphologies des utilisateurs pour per-
mettre un suivi de trajectoire plus souple pour le patient. La seconde partie de la
commande garantira, elle, la stabilité du système de par la robustesse du mode
glissant. Une démonstration de la stabilité du système au sens de Lyapunov a été
fournie. Une expérimentation sur ULEL a été réalisée pour prouver l’efficacité de
la commande et son bon fonctionnement lors d’une implémentation en temps réel.
Pour la dernière contribution présentée chapitre 5, un algorithme a été conçu et

implémenté pour établir des trajectoires à partir de signaux SSVEP. Cet algorithme
basé sur la méthode de CCA permet de détecter la led choisie par l’utilisateur et
de déterminer un sens et une articulation à déplacer. Cet algorithme a été utilisé
à la l’aide du casque BCI g.Nautilus et a permis d’établir des trajectoires désirées
pour ULEL. L’expérimentation de l’ensemble en utilisant l’asservissement proposé
dans le chapitre 4 a permis de prouver le bon fonctionnement de l’algorithme et
de la méthode proposée.

Perspectives
Il a été présenté les travaux déjà réalisés à ce sujet, mais de nombreux travaux

restent envisageables pour améliorer les performances de notre exosquelette.
L’interaction proposée entre l’exosquelette et l’utilisateur reste partielle. Comme

il a été exposé en dernière section du chapitre 5, de nombreux développements
restent possibles :
— Le nombre de choix offerts à l’utilisateur lors de l’utilisation du SSVEP reste

limité, l’utilisation d’autres signaux cérébraux peut être adoptée.
— Les signaux EEG peuvent être utilisés comme méthode de détection d’in-

tention par différentiation d’état cérébral. Mais cette méthode ne permet
pas d’apporter des informations d’intensité de mouvement. De ce fait des
commandes hybrides avec détection de EMG et de force peuvent être déve-
loppées.

— Les différentes commandes ayant prouvé leur bon fonctionnement dans le
domaine de la rééducation, il serait envisageable de passer à l’étape suivante
de test, avec des essais cliniques sur de vrais patients dans le cadre d’étude
clinique.

— Pour envisager l’utilisation dans le cadre de rééducation réelle des exosque-
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lettes, il est nécessaire de développer des protocoles et des outils d’utilisation
pour faciliter l’accès au personnel thérapeutique à ce type de système.

Publications
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— Ayoub Jebri, Tarek Madani, and Karim Djouani, "Neural Adaptive Integral-
Sliding-Mode Controller with a SSVEP-based BCI for Exoskeletons", in 2019
19th International Conference on Advanced Robotics (ICAR) (2019), pp. 87-
-92.[Jebri 19b]

— A Jebri, T Madani, K Djouani, and A Benallegue, "Robust Adaptive Neuro-
nal Controller for Exoskeletons with Sliding-Mode", Neurocomputing (2020).
[Jebri 20]
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Annexe A

Annexe chapitre 1

Le laboratoir LISSI de l’UPEC dispose d’un casque de la marque G.tec, le mo-
dèle G.Nautilus. Celui-ci est le nouveau système d’acquisition de biosignal sans fil
de G.tec. Il dispose d’une batterie au lithium-ion intégrée, permettant des enregis-
trements sans fil par communication en continu avec 10 heures d’autonomie. Cette
communication s’effectue via la bande 2,4 GHz avec une plage de fonctionnement
en milieu intérieur d’environ 10 m. Le casque G.Nautilus est disponible en plu-
sieurs modèles 8/16/32/64 sondes, le laboratoire dispose pour sa part du modèle
à 32 sondes.

Figure A.1 – Le casque G.Nautilus.

Le laboratoire a choisi le modèle équipé de système d’électrodes g.SAHARA,
un système d’électrodes sèches qui se compose d’électrodes à 8 broches en alliage
doré spécial. Les électrodes ne nécessitent pas de gel et facilitent ainsi utilisation du
matériel. Pour garantir le bon contact et le bon fonctionnement du matériel malgré
tout, les broches ont une longueur suffisante pour atteindre la peau à travers les
cheveux. L’alliage doré et les 8 broches réduisent l’impédance électrode-peau. Les
32 électrodes EEG qui composent le casque G.Nautilus sont positionnées selon le
système international 10/20. Elles fournissent des informations avec une précision
de 24bits à un taux d’échantillonnage de 500Hz.
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Figure A.2 – 32 sondes du casque BCI .

Figure A.3 – Électrode g.SAHARA

Le constructeur fournit avec le matériel, le logiciel G.Needaccess. Ce logiciel sert
avant tout à vérifier le bon fonctionnement du casque et à avoir une première vi-
sualisation des signaux EEG. Ce logiciel n’offre aucune possibilité de traitement
des signaux. Une vérification d’impédance des électrodes peut être effectuée auto-
matiquement via ce logiciel. Un capteur d’accélération à 3 axes permet d’obtenir
des informations sur les mouvements de la tête.

Figure A.4 – Le logiciel G.Needaccess

Une fois le bon fonctionnement du casque constaté, et la vérification de la qualité
des signaux EEG établie, l’utilisateur a la possibilité de réaliser un post-traitement
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ou un traitement en temps réel des signaux EEG sur Matlab Simulink. En effet
le fabricant propose une bibliothèque Simulink qui permet de faire la connexion
entre le casque et Simulink.

Figure A.5 – La bibliothèque G.Nautilus pour Simulink
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Annexe B

Annexe chapitre 2

Les éléments Mi,j(q) de la matrice d’inertie M(q) de ULEL :



M1,1(q) = m3.[(4.r3.xm3.C3.C2 + 2.l1.(S1.xm3.C3 + S1.l2 − r3.C1)).S12 − 4.C2
12.C3.l2.xm3

+2.l1.(−xm3.C1.C3 + S1.r3 + C1.l2).C12 + x2
m3.C

2
3 + 2.C3.l2.xm3 + l21 + l22 + r2

3]
+m2[(2.xm2.l1..C1 + 2.ym2.S1.l1).C12 + (2.xm2.S1.l1 − 2.ym2.l1C1).S12

+(l21 + x2
m2 + y2

m2)] +m1[x2
m1 + y2

m1] + i1 + i2 + i3

M1,2(q) = m2[S1C12.l1.ym2 + S1.S12.l1xm2 + C1.C12.l1xm2 − C1.S12.l1.ym2 + x2
m2 + y2

m2]
+m3.[(4.r3.xm3.C3.C12 + l1.(S1.xm3.C3 + S1.l2 − r3.C1)).S12 − 4.C2

12.C3.l2.xm3

+l1.(−xm3.C1.C3 + S1.r3 + C1.l2).C12 + x2
m3.C

2
3 + 2.C3.l2.xm3 + l22 + r2

3] + i2 + i3

M1,3(q) = m3.[S3(S1.C12.l1 + C1.S12.l1 + 2.C2
12.r3 + 2.C12.S12.l2 − r3).xm3]

M2,1(q) = M1,2(q)
M2,2(q) = m3.[(x2

m3.C
2
3 − 4.C3.l2.xm3 − x2

m3)C2
12 + 4.C12.S12.C3.r3.xm3 + 2.C3.l2.xm3

+l22 + r2
3 + x2

m3] +m2.(x2
m2 + y2

m2) + i2 + i3

M2,3(q) = m3.[S3.(2.C2
12.r3 + 2.C12.S12.l2 − xm3.C3.S12 − r3).xm3]

M3,1(q) = M1,3(q)
M3,2(q) = M2,3(q)
M3,3(q) = m3.x

2
m3 + i3

.

Les éléments Ci,j(q, q̇) de la matrice C(q, q̇), sont calculés à partir des symboles
de Christoffell ci,j,k(q) de la manière suivante :Ci,j(q, q̇) = ∑3

k=1 ci,j,k(q)q̇k,
ci,j,k(q) = ∂Mi,j(q)

∂qk
+ ∂Mi,k(q)

∂qj
− ∂Mk,j(q)

∂qi

.
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Les éléments Gi(q) du vecteur G(q) représentant les effet de la pesanteur sur les
couples de ULEL :


G1(q) = m1.g.[ym1.C1 + xm1.S1] +m2.g.[xm2.S12 + ym2.C12 + l1.S1]

+m3.g.[(xm3.C3 + l2)S12 + l1.S1 + r3.C12]
G2(q) = m2.g.[xm2.S12 + ym2.C12] +m3.g.[(xm3.C3 + l2).S12 + r3.C12]
G3(q) = m3.g.xm3.S3.C12

.

Le vecteur D(q̇) représente les frictions agissant sur ULEL :

D(q̇) =

 fv1q̇1 + fs1sgn(q̇1) 0 0
0 fv2q̇2 + fs2sgn(q̇2) 0
0 0 fv3q̇3 + fs3sgn(q̇3)


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