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INTRODUCTION

Cette thèse a été réalisée au sein de l’équipe Gestes Médico-Chirurgicaux Assistés par
Ordinateur (GMCAO) du laboratoire Techniques de l’Ingénierie Médicale et de la Com-
plexité - Informatique, Mathématiques et Applications de Grenoble (TIMC-IMAG), sous
la direction de Philippe Cinquin et de Sandrine Voros.

Mes travaux ont pour contexte clinique la chirurgie laparoscopique. Il s’agit d’une tech-
nique chirurgicale mini-invasive de la cavité abdominale sous endoscopie, qui est de-
venue une réelle alternative à la chirurgie classique (la laparotomie). Cette approche
consiste à s’aider d’un endoscope (instrument optique) pour l’exploration de la cavité
abdominale et la réalisation de l’intervention par de petites incisions où sont placés des
trocarts qui permettent le passage d’instruments chirurgicaux.

Bien que séduisante et bénéfique pour le patient par son caractère mini-invasif, la lapa-
roscopie ne demeure pas moins une technique chirurgicale difficile. L’équipe médicale
doit s’adapter à un environnement contraint où la complexité du geste chirurgical est
accrue en comparaison à la chirurgie conventionnelle.

Afin d’améliorer la qualité et l’ergonomie du geste chirurgical au profit du patient, la
chirurgie laparoscopique est en constante évolution. Elle adapte ses techniques et ses
outils en bénéficiant des avancées technologiques en robotique, imagerie et informa-
tique notamment au travers de la discipline des GMCAO.

Les GMCAO visent une collaboration optimale entre l’homme (le praticien) et la ma-
chine (ordinateur et capteur) en tirant du meilleur de chacun, dans le but de réali-
ser des gestes diagnostiques ou thérapeutiques de façon précise et quantifiée dans les
meilleures conditions de sécurité et de mini-invasivité. De cette coopération, résulte
une amélioration des capacités du chirurgien et de la qualité des soins au profit du pa-
tient. La plupart des applications liées aux GMCAO peuvent s’inscrire dans une métho-
dologie définie par un formalisme emprunté à la robotique. Cette méthodologie est une
boucle qui se décompose en trois grandes étapes [Lavallee and Cinquin, 1990] :

– la perception multisensorielle est l’acquisition de données médicales (pré-, per- ou
post-opératoires) riches d’information sur le patient et l’environnement de l’inter-
vention. Cette fonction est essentielle pour réaliser des tâches complexes de localisa-
tion, d’interprétation ou de modélisation.

– la planification est la définition d’une stratégie opératoire optimale en interprétant
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les informations multimodales recueillies. Pour améliorer davantage la qualité de ces
informations, elles pourront être fusionnées, et exploitées directement par le chirur-
gien ou par des systèmes informatiques.

– l’action est l’aide à la reproduction la plus précise de la stratégie définie. Le chirurgien
peut alors être assisté par des systèmes de navigation et de guidage.

Les GMCAO assistent donc le geste médical pour améliorer la qualité des interventions,
dans l’optique d’être toujours le plus précis et le moins invasif possible.

Le chapitre 1 sera consacré à la présentation des outils robotiques et d’imagerie qui ont
été développés pour aider le chirurgien à réaliser une chirurgie laparoscopique, avec
leurs avantages et limites.

Objectif et problématique

Les travaux menés dans ce cadre clinique et scientifique se situent dans les trois étapes
de la boucle des GMCAO et visent à combiner la robotique, la vision par ordinateur et
l’imagerie de fluorescence peropératoire afin d’offrir au chirurgien une solution d’assis-
tance à la chirurgie laparoscopique.

La fluorescence est une technique d’imagerie non-invasive, dont l’utilisation en laparo-
scopie est relativement récente. Elle permet de mettre en évidence des structures ana-
tomiques invisibles ou difficilement visualisables sous endoscopie classique (tumeurs,
lésions, réseaux vasculaires, voies biliaires). L’identification de ces structures apporte
une information visuelle supplémentaire au chirurgien pour l’assister dans sa prise de
décisions notamment pour la détermination des zones à opérer ou à éviter. De plus,
l’imagerie optique de fluorescence assure une acquisition temps-réel des informations
sur ces structures, et ce sans danger pour le patient. Ces aspects font d’elle une modalité
d’imagerie prometteuse et bien adaptée pour guider des systèmes robotiques à partir de
l’image peropératoire.

L’objectif de mon travail en particulier est d’apporter de nouvelles primitives de navi-
gation et des solutions pour contrôler des robots porte-endoscope et porte-instrument
légers et non-rigidement liés à partir des informations visuelles bimodales (laparosco-
pique/fluorescence).

Ces primitives de navigation exploitent les positions des instruments chirurgicaux dans
l’image laparoscopique et des structures anatomiques d’intérêt dans l’image de fluores-
cence, en vue de contrôler des robots (porte-endoscope et porte-instrument) dans un
environnement modulaire. Cette modularité permettrait de proposer au chirurgien une
assistance robotique moins encombrante que celle proposée par les systèmes utilisés
aujourd’hui au bloc chirurgical, mais elle implique d’être capable d’estimer l’ensemble
des relations spatiales entre les différents systèmes.

Pour atteindre cet objectif, j’ai conçu, développé et évalué une nouvelle méthode de lo-
calisation des instruments chirurgicaux dans des images laparoscopiques, en me basant
sur des travaux antérieurs de l’équipe GMCAO (chapitre 2, partie 2.3). J’ai également
conçu, développé et évalué une méthode de localisation et de suivi en temps-réel de
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structures anatomiques dans des images de fluorescence (chapitre 2, partie 2.4).

L’acquisition temps-réel de ces informations visuelles m’a permis de mettre en place un
environnement multimodal robotisé pour assister le chirurgien au cours d’une chirurgie
laparoscopique au sein duquel :

– un robot porte-endoscope est contrôlé par asservissement visuel référencé image
(chapitre 3, partie 3.3). Ce contrôle permet de libérer l’assistant manipulant l’endo-
scope et d’apporter une stabilité et des trajectoires fluides dans l’image endosco-
pique.

– Un robot porte-instrument est guidé par asservissement visuel grâce à la connais-
sance de la position tridimensionnelle de l’instrument chirurgical, d’une cible d’inté-
rêt, ainsi que l’estimation par un calibrage compatible avec les contraintes cliniques
de la relation spatiale entre le robot porte-instrument et le robot porte-endoscope
(chapitre 3, partie 3.4).

Les méthodes proposées dans ces travaux ont été conçues pour être les plus génériques
et transparentes possibles sans modifier l’environnent du chirurgien. Les différentes
composantes de l’environnement proposé ont été évaluées quantitativement grâce à
des expériences sur banc d’essai réaliste en laboratoire et l’environnement complet a
été évalué qualitativement au cours d’une première expérience sur pièce anatomique
au Laboratoire d’Anatomie des Alpes Françaises (LADAF).

Cette thèse s’inscrit dans le cadre du projet FluoRoMIS 1 (2012-2015), porté par la so-
ciété grenobloise EndoControl et financé par le Fonds Unique Interministériel (FUI)
dont l’ambition était :

– de concevoir et développer un dispositif endoscopique de fluorescence (dont une ver-
sion 3D) et un robot de comanipulation adapté à la chirurgie laparoscopique

– et de proposer une utilisation combinée des deux systèmes pour guider et sécuriser le
geste du chirurgien en extrayant des images bimodales les informations nécessaires à
la commande du robot.

Ce projet, présenté plus en détail partie 1.5 réunissait cinq partenaires :

Trois PMEs :

– EndoControl, spécialiste en robotique chirurgicale et acteur du marché de l’endosco-
pie,

– Fluoptics, expert en systèmes d’imagerie par fluorescence
– et Haption, spécialiste en interface haptique.

Trois laboratoires de recherche :

– l’ISIR (le laboratoire de robotique de l’Université Pierre et Marie Curie, Paris),
– l’équipe des GMCAO de l’Université Joseph-Fourier (TIMC-IMAG, Grenoble)
– et le département des micro-Technologies pour la Biologie et la Santé du CEA-LETI

(DTBS, Grenoble).

Un institut clinique : le département de pathologie digestive de l’Institut Mutualiste
Montsouris (Paris).

1. www.minalogic.com/fr/projet/fluoromis-ii

www.minalogic.com/fr/projet/fluoromis-ii
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Organisation du manuscrit

Ce mémoire de thèse comporte quatre chapitres.

Dans le chapitre 1, le principe de la laparoscopie et ses avantages et inconvénients sont
présentés. Je dresse un bref état de l’art des systèmes robotiques et d’imagerie peropéra-
toire ainsi que des principaux axes de recherche associés en précisant leurs motivations
pour l’assistance à la laparoscopie. J’introduis ensuite le contexte et la cible clinique de
mes travaux et identifie mes objectifs et contributions.

Dans le chapitre 2, je m’intéresse à l’extraction d’informations visuelles dans les images
endoscopiques bimodales pour la définition de primitives de navigation. Les méthodes
de traitement d’images proposées afin de suivre des instruments chirurgicaux et des
structures anatomiques sont détaillées en expliquant la démarche que j’ai choisi. Je pré-
sente ensuite l’estimation de la pose d’un instrument chirurgical dans l’espace à partir
de sa détection dans l’image et de son modèle géométrique. Enfin, une estimation de la
reconstruction dans l’espace d’une structure anatomique à partir d’une paire d’images
stéréoscopiques est proposée.

Dans le chapitre 3, je me concentre sur l’exploitation des informations visuelles pour le
contrôle par asservissement visuel d’un robot porte-endoscope. Des lois de commande
pour la manipulation automatique de l’endoscope sont définies. Je détaille ensuite l’ap-
proche proposée pour estimer la relation spatiale entre un robot porte-instrument et
la caméra endoscopique à partir de la méthode de localisation des instruments. En-
fin, je propose une commande par asservissement visuel afin d’évaluer la faisabilité du
contrôle d’un robot porte-instrument à partir des primitives de navigation référencées
image.

Dans le chapitre 4, je présente dans une première partie, les évaluations de chacune
des composantes proposées dans ces travaux. Les résultats obtenus des méthodes de
suivi des instruments chirurgicaux et de structures anatomiques dans des séquences
d’images de chirurgie et l’estimation de leur précision dans l’espace sur un banc expé-
rimental sont présentés. Je définis ensuite les stratégies adoptées pour les asservisse-
ments visuels des robots porte-endoscope et porte-instrument et les évalue sur le banc
expérimental. Dans une seconde partie, j’évalue la mise en commun de toutes les com-
posantes de ces travaux et termine en présentant des résultats obtenus lors d’une pre-
mière expérimentation sur spécimen anatomique. Je discute enfin des résultats obtenus
pour l’ensemble des composantes de ce travail.

Enfin, je conclue et présente les perspectives de ces travaux de thèse.
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ASSISTANCE AU GESTE CHIRURGICAL POUR LA CHIRURGIE

LAPAROSCOPIQUE
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1.1 Chirurgie mini-invasive : la laparoscopie

La laparoscopie ou cœlioscopie est définie comme étant une technique chirurgicale
mini-invasive de la cavité abdominale sous endoscopie. Elle est une réelle alternative
à la chirurgie classique : la laparotomie.

La laparotomie ou chirurgie ouverte (illustrée figure 1.1a) consiste à réaliser une grande
incision (pouvant aller du pubis au bord inférieur du sternum), réalisée sur la paroi ab-
dominale. Le chirurgien réalise l’intervention chirurgicale avec une vision directe du
champ opératoire et à l’aide d’instruments chirurgicaux conventionnels. Bien que re-
lativement sûre et maîtrisée, cette chirurgie demeure lourde et traumatisante pour le
patient avec des risques liés à la cicatrisation, aux douleurs importantes engendrées et
caractérisée par un temps d’hospitalisation conséquent.

L’endoscopie (de endo “à l’intérieur de” et -scopie “ regarder”) est une méthode d’explo-
ration visuelle d’une cavité qui utilise un endoscope (instrument optique).

La laparoscopie (de laparo “paroi” et -scopie “ regarder”) ou cœlioscopie (de cœlio “ven-
tre” et -scopie “ regarder”) est donc une technique chirurgicale mini-invasive aidée d’un
endoscope pour l’exploration de la cavité abdominale.

(a) Intervention par laparotomie 1 (b) Intervention par laparoscopie 2

FIGURE 1.1. – Vers la chirurgie mini-invasive

L’apparition de la laparoscopie a été motivée par les contraintes engendrées par la la-
parotomie précédemment citées. Ainsi, la première cœlioscopie diagnostique à la re-

1. Source : www.ostetriciaeginecologia.sm
2. Source : www.summitmedicalgroup.com

www.ostetriciaeginecologia.sm
www.summitmedicalgroup.com
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cherche d’une pathologie pelvienne, fut réalisée par le chirurgien gynécologue Raoul
Palmer en 1955. Le début de la chirurgie laparoscopique interventionnelle quant à lui, se
situe dans les années 80, avec les premières ablations de vésicule biliaire sous endosco-
pie, des chirurgiens digestifs Eric Mohe [Reynolds, 2001] et Philippe Mouret [Mouret,
1996]. Aujourd’hui, avec les avancées dans l’instrumentation, cette technique tend à se
démocratiser dans toutes les spécialités de la chirurgie abdominale : urologie, digestive,
thoracique et gynécologie.

1.1.1 Principe de laparoscopie opératoire

La chirurgie laparoscopique s’effectue sous anesthésie générale et nécessite de créer
un espace de travail opératoire, appelé le pneumopéritoine. Pour cela, du gaz carbo-
nique est insufflé directement dans la cavité abdominale par l’intermédiaire d’un tro-
cart (gaines munies de valves pour garantir l’étanchéité), généralement positionné au
niveau du l’ombilic.

Une fois le pneumopéritoine mise en place, 1 à 4 petites incisions cutanées de 5 à 12 mm
de diamètre sont pratiquées sur l’abdomen du patient, aux endroits stratégiques, selon
le type d’intervention. Via ces incisions, des trocarts sont positionnés pour permettre
l’insertion des instruments chirurgicaux et de l’endoscope (figure 1.2).

Une caméra endoscopique est fixée sur l’endoscope pour permettre de visualiser la
scène chirurgicale sur un moniteur. Le chirurgien opère ainsi en manipulant les instru-
ments chirurgicaux à l’extérieur de l’abdomen et en suivant l’intervention sur un écran.

FIGURE 1.2. – La laparoscopie opératoire 3

3. Source : www.chirurgie-vasculaire-var.fr

www.chirurgie-vasculaire-var.fr
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1.1.2 Avantages et inconvénients de la laparoscopie

En comparaison avec la chirurgie ouverte, la chirurgie laparoscopique offre de nom-
breux avantages pour le patient. La réduction significative de la taille des incisions per-
met une diminution [Agha and Muir, 2003a] :

– des saignements peropératoire,
– des risques infectieux,
– et de la douleur postopératoire.

D’un point de vue médico-économique cette technique permet de réduire le temps de
retour au travail et de la durée d’hospitalisation du patient. Selon l’acte chirurgical, la
laparoscopie peut être réalisée en ambulatoire. De plus, le résultat esthétique est nette-
ment amélioré, remplaçant la longue cicatrice disgracieuse de la laparotomie, par 4 ou
5 petites cicatrices qui disparaissent généralement après quelques années.

Si la chirurgie laparoscopique apparaît comme étant très avantageuse pour le patient, il
s’agit d’une intervention chirurgicale difficile où la complexité des gestes chirurgicaux
est accrue, en comparaison avec la chirurgie conventionnelle. Les contraintes sont en
majeure partie de type ergonomique [Park et al., 2010] :

– les degrés de liberté des instruments chirurgicaux contraints par leur point d’inser-
tion (fixe) implique une perte de dextérité dans le geste chirurgical ;

– l’extrémité distale des instruments se déplacent dans la direction opposée de la main
du chirurgien (effet de levier) [Agha and Muir, 2003b] ;

– le chirurgien doit utiliser des outils pour interagir avec les tissus plutôt que de ma-
nipuler directement avec les mains ce qui réduit considérablement le sens tactile
[van der Putten et al., 2008] ;

– l’endoscope ne permet qu’une vision 2D et surfacique de la zone à opérer ce qui rend
difficile l’appréciation de profondeur et l’identification de zones à opérer [Breedveld
et al., 1999] ;

– la manipulation de l’endoscope par un assistant peut entrainer des problèmes de sta-
bilité et de précision dans le suivi de la scène chirurgical [Jaspers et al., 2004] ;

– le chirurgien n’a plus une vision directe de la scène chirurgicale, il la visionne sur un
écran ce qui complique la coordination main-œil [Wentink and Breedveld, 2001].

La réalisation d’une chirurgie par voie laparoscopique nécessite une grande adaptabilité
du chirurgien et de l’équipe médicale. Le chirurgien est confronté à un environnement
qui demande une habilité motrice non-intuitive. Un long apprentissage généralement
sur banc d’entrainement ou simulateur de laparoscopie est donc nécessaire [Gurusamy
et al., 2009].

Pour assister le chirurgien dans l’environnement complexe de la laparoscopie de nom-
breux systèmes robotiques et d’imagerie ont été proposés. De nombreux travaux de dé-
veloppement dans la robotique médicale ont été proposés depuis les années 90 [Kazan-
zides et al., 2008, Hager et al., 2008, Troccaz, 2012], afin d’apporter davantage de confort
au chirurgien et augmenter son geste opératoire.

En parallèle avec le développement de la robotique médicale, plusieurs modalités d’ima-
gerie non-invasives ont été introduites au bloc opératoire. Ces modalités permettent
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d’augmenter les capacités de perception du chirurgien en visualisant une représenta-
tion des structures internes du corps humain basée sur leurs propriétés physiques ou
chimiques.

1.2 Systèmes robotiques pour l’aide à la laparoscopie

Les champs d’application principaux de la robotique en laparoscopie visent à apporter
une assistance au chirurgien pour manipuler l’endoscope ou pour améliorer la dextérité
et la précision de son geste dans la cavité abdominale du patient.

1.2.1 Manipulation de l’endoscope

Durant une laparoscopie classique qui peut durer plusieurs heures, l’endoscope est ma-
nipulé par un assistant pour atteindre ou maintenir une position sous les ordres du chi-
rurgien. En comparaison avec un assistant humain, la manipulation de l’endoscope par
un dispositif robotisé vise à apporter une image intra-abdominale plus stable, plus pré-
cise et directement obtenue sous le contrôle du chirurgien [Jaspers et al., 2004].

Le premier robot chirurgical approuvé par la Food and Drug Administration (FDA) en
1993 est le robot porte-endoscope AESOP (société Computer Motion, rachetée en 2003
par Surgical Intuitive) [Sackier and Wang, 1994]. Ce bras manipulateur de type SCARA à
poignet passif, illustré dans la figure 1.3, possède quatre degrés de liberté (ddl) actifs et
deux ddl passifs pour respecter la contrainte du trocart (limiter les efforts au niveau du
point d’insertion fixe). Le contrôle de ce bras robotique fixé sur le rail latéral de la table
d’opération est réalisé via une commande vocale qui a remplacé la commande à pédale
des premiers modèles [Allaf et al., 1998]. Le chirurgien muni d’un casque microphone
peut orienter l’endoscope à partir d’ordres simples (23 possibilités). L’AESOP a été le
système porte-endoscope le plus populaire et le plus répandu dans les hôpitaux (>5000
unités vendues).

De nombreux autres dispositifs ont suivi l’arrivée de l’AESOP. Dans [Taniguchi et al.,
2010], vingt sept robots portes-endoscope commerciaux ou expérimentaux ont été ré-
férencés. Parmi ces robots, nous retrouvons le porte-endoscope robotisé EndoAssist
[Aiono et al., 2002] (Amstrong Healthcare, devenue Prosurgics en 2006) qui a été ap-
prouvé par la FDA en 2005. Ce bras robotique (figure 1.4) monté sur un charriot mobile
possède une architecture à centre de rotation déporté. Ce type d’architecture nécessite
d’axer le centre des rotations avec le trocart. Cette étape est réalisée en début d’opéra-
tion à l’aide d’un système de guidage laser. Les trois ddl actifs du robot porte-endoscope
EndoAssist sont commandés à partir des mouvements de la tête du chirurgien à l’aide
d’un casque muni d’un émetteur infrarouge. Le contrôle de l’endoscope est alors réa-
lisé, après appui du chirurgien sur une pédale de validation, en fonction des mesures de
l’orientation de sa tête par un récepteur infrarouge positionné au dessus de l’écran.

Le robot porte-endoscope Lapman [Polet and Donnez, 2004] (Medsys) a également
reçu une approbation de la FDA en 2003. Ce robot positionné sur un support mobile
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FIGURE 1.3. – Représentation du robot porte-endoscope AESOP 4, 5

a été conçu pour des interventions gynécologiques. Il est composé de trois ddl actifs et
son installation en début d’intervention est également réalisée à partir d’un système de
guidage laser (alignement avec le point d’incision). Le contrôle du Lapman est réalisé
via une télécommande fixée sur un des instruments. Le chirurgien oriente alors l’endo-
scope en actionnant les boutons composant cette télécommande.

FIGURE 1.4. – Représentation du robot porte-endoscope EndoAssist 6

Ces trois premiers systèmes encombrants ont laissé place, par la suite, à une nouvelle
génération de manipulateurs endoscopiques plus légers. Parmi ces portes-endoscope
compacts, nous trouvons, par exemple, le robot ViKY [Berkelman et al., 2003, Long et al.,
2007, Gumbs et al., 2007] (EndoControl) ou encore le robot FreeHand [Stolzenburg et al.,
2011] (Prosurgics).

4. Source : www.biomed.brown.edu
5. Source : www.spineuniverse.com
6. Source : www.bristolsurgery.com

www.biomed.brown.edu
www.spineuniverse.com
www.bristolsurgery.com
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Le robot ViKY (figure 1.5) développé par l’équipe GMCAO du laboratoire TIMC-IMAG
et le CHU de Grenoble, a reçu l’autorisation de FDA en décembre 2008. Ce robot relati-
vement léger (1 Kg) est entièrement stérilisable par autoclave et se dispose directement
sur l’abdomen du patient autour du trocart grâce à un bras articulé passif fixé sur le
rail latéral de la table d’opération. Son architecture à trois ddl actifs comporte trois mo-
teurs correspondant chacun à un ddl. Deux interfaces de commande sont actuellement
disponibles : une commande vocale et une commande à pédale. Plus de 10000 inter-
ventions chirurgicales ont été pratiquées avec ce système dans différentes domaines de
chirurgie : digestif, urologie ou encore gynécologie.

Le robot FreeHand, illustré dans la figure 1.5, a quant à lui, reçu l’approbation de la FDA
en 2009. Ce robot léger se positionne au dessus du patient par fixation sur le rail latéral
de la table d’opération. Il est commandé par les mouvements de la tête du chirurgien
selon le même principe que son prédécesseur le robot EndoAssist.

FIGURE 1.5. – Représentation des robots portes-endoscope ViKY 7et FreeHand 8

7. Source : www.endocontrol-medical.com
8. Source : www.freehandsurgeonus.com

www.endocontrol-medical.com
www.freehandsurgeonus.com
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1.2.2 Assistance au geste chirurgical

Les déplacements des instruments classiques (rigides) en laparoscopie, contraints par
le point d’incision sont limités à quatre ddl : trois rotations et une translation.
Les développements d’instruments à forte dextérité ont permis d’améliorer considéra-
blement la maniabilité et d’augmenter le nombre de dll dans la cavité abdominale. De
plus, les systèmes robotiques actuels manipulant les instruments assurent un filtrage
des tremblements et la démultiplication des mouvements du chirurgien afin d’amélio-
rer la précision et la sûreté du geste chirurgical.

- A - Systèmes télémanipulateurs

L’une des avancées majeures dans la chirurgie robot-assistée est l’arrivée des deux sys-
tèmes complets de télé-chirurgie : le Zeus (Computer Motion) et le Da Vinci (Intuitive
Surgical).
Le système Zeus [Marescaux and Rubino, 2003], introduit en 1996 et ayant reçu l’ap-
probation de la FDA en 2001, est une évolution du robot porte-endoscope AESOP. La
première opération avec ce système a été pratiquée pour un pointage coronarien en
1999 [Reichenspurner et al., 1999]. Il est composé de trois bras robotiques esclaves indé-
pendant, fixés sur les rails latéraux de la table d’opération. Deux de ces bras robotiques
possèdent quatre ddl actifs et permettent de tenir des instruments chirurgicaux. Ils sont
commandés à distance par le chirurgien via une console maître intégrant deux bras ar-
ticulés à cinq ddl et un écran restituant l’image endoscopique. Cette console apporte au
chirurgien un vision 3D à l’aide d’un endoscope stéréoscopique et des lunettes polari-
santes. Le troisième bras, quant à lui, est un robot porte-endoscope AESOP utilisant une
commande vocale pour manipuler l’endoscope. Une quarantaine d’instruments pou-
vant avoir une articulation supplémentaire à leur extrémité pour orienter leur pointe ont
été spécifiquement conçus pour ce système. Ce système de télé-chirurgie a notamment
permis de pratiquer une cholécystectomie (figure 1.6) depuis New York d’une patiente
située à Strasbourg par le Professeur Marescaux [Marescaux et al., 2001].

FIGURE 1.6. – Représentation du système de télé-chirurgie Zeus durant l’opération
transatlantique "Lindbergh" [Marescaux et al., 2001]
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Le robot Da Vinci [Guthart and Jr, 2000] est le premier système de télé-chirurgie a avoir
reçu l’autorisation de la FDA en 1997. La première opération avec ce système a été pra-
tiquée pour une cholécystectomie [Himpens et al., 1998] en 1997. Ce système possède
trois ou quatre bras robotiques esclaves rigidement liés tenant des instruments et un en-
doscope. Comme pour le robot Zeus, le chirurgien opère à distance, en position assise,
via une console maître illustrée dans la figure 1.7. Cette console munie de deux manipu-
lateurs de commande à six dll pour contrôler les bras robotiques, permet au chirurgien
de s’immerger dans le champ opératoire (sensation de chirurgie ouverte) grâce à la res-
titution sur deux écrans d’une image stéréoscopique. Cette image est obtenue via un
endoscope stéréoscopique à deux canaux et deux caméras contrôlé par l’intermédiaire
d’une pédale. Les extrémités des instruments sont alignées avec les manipulateurs de
la console pour assurer des mouvements intuitifs et améliorer la coordination main-
œil. Ces instruments (au nombre d’une quarantaine pour le Da Vinci) augmentent le
nombre de dll intra-abdominal à sept grâce à un poignet à trois dll actionnés par des
câbles et des poulies (EndoWrist).

Le système de télé-chirurgie Da Vinci rencontre actuellement un grand succès commer-
cial dans la chirurgie robotisée et est devenu la référence dans le domaine de l’urologie.

FIGURE 1.7. – Représentation du système de télé-chirurgie Da Vinci et de son instru-
mentation 9, 10

9. Source : www.urology.ucla.edu
10. Source : www.medicalexpo.com

www.urology.ucla.edu
www.medicalexpo.com
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Ces systèmes de télé-chirurgie permettent au chirurgien d’opérer à distance assis dans
une position ergonomique. De plus, l’immersion et la dextérité accrue dans la cavité ab-
dominale apporte une diminution de la courbe d’apprentissage [Rassweiler et al., 2005].
L’une des difficultés majeures que rencontre les chirurgiens avec ce type de systèmes est
la perte totale de sensation tactile et haptique.

Pour répondre à cette difficulté, le nouveau système Telelap ALF-X (SOFAR) [Stark et al.,
2012] dans le domaine de la télé-chirurgie propose au chirurgien un retour haptique
via la console de contrôle. Ce système a reçu le marquage CE en 2011 et est en attente
depuis Juin 2015 de l’autorisation de la FDA. Le retour haptique (cockpit) est obtenu à
partir de la mesure des forces d’interaction entre la pointe des instruments et les tis-
sus, par un dispositif externe avec une sensibilité annoncée de 35 grammes [Stark et al.,
2015]. Comme pour le robot Da Vinci, ce système (illustré figure 1.8) possède trois ou
quatre bras robotiques esclaves et une console de contrôle maître. Les instruments sont
également articulés et la console fournit une vision 3D au chirurgien muni de lunettes
polarisantes. Une autre particularité de ce système est le contrôle de l’endoscope via
une interface de suivi oculaire. Le chirurgien déplace la caméra endoscopique en regar-
dant un point centré dans l’image de l’écran d’affichage. L’activation des instruments
à contrôler est également réalisée via cette interface en fixant leur icône respectif sur
l’écran d’affichage.

FIGURE 1.8. – Représentation du système de télé-chirurgie Telelap ALF-X 11

Les systèmes de télé-chirurgie restent les robots les plus aboutis mais également les plus
chers (plus d’un million d’euros pour le système Da Vinci avec un coût d’entretien an-
nuel d’environ 100000 e) et les plus encombrants dans le domaine de l’assistance la-
paroscopique. Pour des interventions de longue durée, la posture assise adoptée par le
chirurgien pour opérer permet de limiter les effets de la fatigue et donc d’améliorer la
qualité du geste en comparaison avec la laparoscopie conventionnelle où le chirurgien
opère debout au dessus du patient. Toutefois, le rapport entre le coût considérablement
de ces systèmes et les bénéfices apportés au patient est souvent discuté [Breitenstein
et al., 2008].

11. Source : www.alf-x.com

www.alf-x.com


1.2. Systèmes robotiques pour l’aide à la laparoscopie 29

L’un des inconvénients majeurs de la télé-chirurgie est l’isolement du chirurgien de l’en-
vironnement de la salle d’opération, du personnel de l’équipe médicale et plus parti-
culièrement du patient. Cette perte de proximité peut compliquer l’appréciation de la
situation générale du patient par le chirurgien [Morel et al., 2012].

- B - Systèmes comanipulateurs

D’autres travaux dans le domaine de la chirurgie robotisée se sont donc intéressés à
la comanipulation qui visent à porter la même capacité interventionnelle que la télé-
chirurgie tout en gardant une proximité entre le chirurgien et le patient. La manipula-
tion directe des instruments reste la façon la plus intuitive pour le chirurgien de pra-
tiquer une opération. La comanipulation permet la réalisation d’un geste chirurgical à
partir de la contribution simultanée du chirurgien et du dispositif robotisé. Deux prin-
cipes de comanipulation sont rencontrés dans l’ensemble des comanipulateurs dédiés
à la chirurgie [Morel et al., 2012, Zhan et al., 2015] : les systèmes série et parallèle.

ï Comanipulateurs séries
Comme pour les instruments de télé-chirurgie, un comanipulateur série permet d’ac-
croître la dextérité et la précision des mouvements du chirurgien. Le chirurgien peut
contrôler, par exemple, les ddl supplémentaires de la partie distale d’un instrument ro-
botisé dans la cavité abdominale par sa partie proximale (extrémité). L’ensemble des
instruments actifs à mobilités intra-corporelles commandables peuvent donc être consi-
dérés comme des comanipulateurs série. Nous pouvons citer, par exemple, le porte-
aiguille robotisé JAiMY (EndoControl) [Zahraee et al., 2010] qui est le premier instru-
ment actif compatible avec des trocarts de 5 mm. Cet instrument (illustré figure 1.9) pos-
sède deux dll intra-corporels commandés via une bague de contrôle située sur sa poi-
gnée. Cette poignée intègre deux moteurs à courant continu (alimentés par une console
déportée) permettant d’activer la flexion bidirectionnelle et la rotation de l’effecteur dis-
tal ainsi qu’une gâchette pour la fermeture ou l’ouverture des mors de la pince.

FIGURE 1.9. – Représentation du porte-aiguille robotisé JAiMY 12

12. Source : www.endocontrol-medical.com

www.endocontrol-medical.com
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D’autres instruments actifs tels que le Micron [Riviere et al., 2003, Ang, 2004] et le Mo-
tion Compensation Instrument (MCI) [Yuen et al., 2009] ont été développés respective-
ment pour filtrer les tremblements des déplacements du chirurgien pour des opérations
de microchirurgie de l’œil et compenser les mouvements physiologique pour des inter-
ventions à cœur battant.

ï Comanipulateurs parallèles
Un comanipulateur parallèle permet d’exercer des efforts sur un instrument soumis
également à ceux produits par le chirurgien. La manipulation de l’instrument est donc
partagée par le robot et le chirurgien. La configuration des comanipulateurs parallèles
offre alors la possibilité d’augmenter l’information tactile (interaction intra-abdominale),
de fluidifier les déplacements de l’instrument (limitation des efforts) ou au contraire de
les contraindre (phase de guidage).

Le système MC2E [Zemiti et al., 2007], par exemple, a été développé au laboratoire
d’Institut des Systèmes Intelligents et de Robotique (ISIR) pour compenser les forces
de contact sur un instrument chirurgical au niveau du trocart en laparoscopie. Ce ro-
bot, illustré dans la figure 1.10, possède quatre ddl (manipulation autour du point fixe)
et intègre un capteur d’effort au niveau du trocart pour mesurer les forces appliquées
sur les parties distale et proximale de l’instrument. Une commande est proposée dans
[Cagneau et al., 2008] pour augmenter les efforts d’intéraction ressentis par le chirurgien
entre l’instrument comanipulé et les organes.

FIGURE 1.10. – Représentation du système de comanipulation pour la chirurgie endo-
scopique MC2E [Zemiti et al., 2007]

Le premier système permettant de contraindre les mouvements d’un instrument, intro-
duit sous la dénomination de robot synergique [Troccaz et al., 1998] est le robot Pas-
sive Arm with Dynamic Constraints (PADyC) [Troccaz and Delnondedieu, 1996, Schnei-
der and Troccaz, 2001] développé par le laboratoire TIMC-IMAG. Ce système, illustré
1.11, est un robot passif de type SCARA à six ddl, utilisé pour le guidage d’un instru-
ment à partir d’un planning préopératoire. Chaque articulation de ce robot est consti-
tuée de deux moteurs électriques permettant de bloquer ou d’enclencher indépendam-
ment deux roues libres (figure 1.11) montées en opposition. Ce mécanisme assure en
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embrayant ou débrayant les roues libres, le contrôle de la vitesse de déplacement de
l’instrument induite par le chirurgien.
Plusieurs modes de fonctionnement ont été développés sur ce principe permettant de :
localiser une position (libre), guider le chirurgien vers une pose souhaitée (position),
contraindre le mouvement du chirurgien selon une trajectoire prédéfinie (trajectoire)
ou encore d’évoluer librement dans une région spécifique (région).

FIGURE 1.11. – Représentation du système PADyC et son mécanisme à roue
libre [Schneider and Troccaz, 2001]

Les systèmes actuels de comanipulation parallèle commercialisés ont été développés
principalement pour la chirurgie orthopédique ou la neurochirurgie. Ainsi, des systèmes
de comanipulation tels que l’Active Constraint Robot Sculptor et une nouvelle version
l’Acrobot Sculptor (ACRobot) [Jakopec et al., 2003] ou plus récemment le Robotic arm
Interactive Orthopedic (Mako Surgical) [Pearle et al., 2010] ont été développés pour la
chirurgie réparatrice du genou (figure 1.12). Les systèmes Neuromate (Renishaw) [Varma
and Eldridge, 2006] et PathFinder (Prosurgics) [Deacon et al., 2010] ont, quant à eux, été
proposés pour des opérations dans le domaine de la neurochirurgie (figure 1.13).

FIGURE 1.12. – Représentation des systèmes de comanipulation Acrobot Sculptor et
Rio pour l’orthopédie [Françoise, 2013]
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FIGURE 1.13. – Représentation des systèmes de comanipulation Neuromate 13et Path-
Finder 14pour la neurochirurgie

Dans le cadre du projet de recherche dans lequel s’inscrivent ces travaux de thèse, les
partenaires Haption, ISIR et EndoControl ont conçu un robot porte-instrument de co-
manipulation pour la laparoscopie. Ce robot est présenté dans la partie 1.5.1.

1.3 Imagerie médicale pour la laparoscopie : la fluorescence

Un des défis, lors de la chirurgie laparoscopique est d’être capable d’identifier des struc-
tures anatomiques d’intérêt (tumeur, prostate, vésicule biliaire, ganglion). L’objectif sera
généralement de retirer ou réparer sans léser ces structures d’intérêt. Selon l’organe et
la pathologie concernés, le chirurgien pourra ainsi utiliser différentes modalités d’ima-
gerie pour avoir des informations complémentaires à celles fournies par l’image endo-
scopique classique.
Les modalités d’imagerie les plus utilisées en peropératoire pour la laparoscopie sont
l’échographie, la fluoroscopie et plus récemment la fluorescence [Frangioni, 2008]. Ces
modalités d’imagerie médicale, reposent sur l’utilisation des ondes électromagnétiques
pour visualiser une structure anatomique d’intérêt sans invasivité : les ondes ultrasons
pour l’échographie, les rayons X pour la fluoroscopie ou encore les rayonnements infra-
rouges pour la fluorescence.

13. Source : www.renishaw.com
14. Source : www.prosurgics.com

www.renishaw.com
www.prosurgics.com
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1.3.1 Échographie

L’échographe utilise une technologie non-invasive permettant d’explorer des organes
intra-abdominaux à l’aide d’ondes ultrasonores (US). Un imageur échographique est
constitué d’une sonde ultrasonore qui assure l’émission et la réception d’ondes US.
L’émission est obtenue par excitation électrique de céramiques piézo-électriques qui
permettent également la réception des ondes US en les convertissant en impulsions
électriques. L’imagerie échographique exploite, selon ce principe, la propriété de la ré-
flexion des ondes (échos) lorsqu’elles rencontrent une interface entre deux milieux d’im-
pédances acoustiques différentes.
L’échographie est utilisée pour le diagnostic de pathologies intra-abdominales et s’est
rapidement adaptée aux besoins des chirurgiens [Schirmer, 2001] notamment pour la
chirurgie hépatobiliaire où le bilan lésionnel échographique peropératoire est primor-
dial [Machi et al., 1993].
L’échographie est une technologie relativement peu coûteuse et sans danger pour le
patient permettant d’acquérir les images en temps-réel. Cependant, elle présente plu-
sieurs inconvénients correspondant à une faible qualité de l’image (aspect granulaire
produit par l’interférence des ondes US) et une nécessité de conserver constamment la
sonde en contact avec la structure anatomique observée [Frangioni, 2008].

1.3.2 Fluoroscopie

Le fluoroscope 15 utilise les rayons X afin d’obtenir en temps-réel des images radiogra-
phiques. Cette technologie permet d’afficher les images des structures internes du corps
humain grâce à la fluorescence émise par les rayons X le traversant. Un imageur de fluo-
roscopie classique se présente sous la forme d’une source de rayon X reliée par un ar-
ceau articulé à un détecteur placé dans son axe. Les détecteurs principalement utilisés
pour acquérir des images dynamiques à l’aide de rayons X sont des amplificateurs de
brillance. Les niveaux de gris des pixels constituant une image radiographique sont alors
définis en fonction du niveau d’absorption (opacité) des tissus face au rayon X.
Dans certains cas, le chirurgien peut être amené à utiliser des produits de contraste qui
peuvent être ingérés ou injectés par le réseau vasculaire, les voies urinaires ou digestives.
La fluoroscopie peut alors être utilisée pour réaliser des angiogrammes [Maurel et al.,
2014] ou des cholangiogrammes lors de cholécystectomies pour une opacification des
voies biliaires dans le but de rechercher des plaies des voies biliaires (voir partie 1.5.2)
ou de lithiase de la voie biliaire principale [Hainsworth et al., 1994].
Une des contraintes majeures de ce type d’imagerie est sa toxicité radioactive. Une expo-
sition prolongée aux rayons X expose le personnel à des risques cutanés, oculaires (ca-
taractes) [Ainsbury et al., 2009] et oncologiques [Daniels and Schubauer-Berigan, 2010].

15. C-arm en anglais
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1.3.3 Fluorescence

L’imagerie de fluorescence est basée sur l’excitation par de la lumière d’une molécule
fluorescente (appelée fluorophore ou fluorochrome), à une longueur d’onde particu-
lière. La fluorescence est le phénomène de restitution de l’énergie absorbée par cette
molécule fluorescente, sous la forme d’un rayonnement d’émission de lumière à une
longueur d’onde plus grande (énergie plus faible). Les systèmes d’imagerie de fluores-
cence intègrent une source de lumière, une optique et une tête de caméra permettant
de visualiser la scène chirurgicale sous lumière blanche classique ou sous fluorescence.

- A - Principe

Les différents processus du phénomène de fluorescence sont représentés par le dia-
gramme de Jablonski illustré dans la figure 1.14. Dans une première phase, le fluoro-
phore absorbe l’énergie hυE X (photon) émise par l’onde électromagnétique d’une source
lumineuse d’excitation pouvant correspondre à un laser ou à une lumière blanche fil-
trée. Cette absorption entraine le passage du fluorophore de son état initial S0 à son
état excité S′

1. Durant l’état excité qui est très court (de l’ordre de la nanoseconde), le
fluorophore subit des changements conformationnels et interagit avec son environne-
ment. Une partie de l’énergie de l’état excité est alors dissipée sous forme de chaleur
ou de transfert d’énergie entre les fluorophores pour atteindre un état excité plus stable
S1. Dans la dernière phase, le fluorophore retourne à son état énergétique initial S0 en
émettant une énergie hυE M plus faible que l’énergie d’excitation.

hνE  MhνE   X

FIGURE 1.14. – Diagramme de Jablonski simplifié

L’imagerie optique de fluorescence présente un certain nombre d’avantages [Frangioni,
2008] : bonne sensibilité, visualisation temps-réel, facilité d’utilisation, faible coût ou
encore absence de radiations ionisantes. Un inconvénient de la fluorescence est une
profondeur de pénétration dans les tissus relativement faible mais qui peut être amélio-
rée en utilisant des longueurs d’ondes dans le proche infrarouge 16.

16. Near InfraRed (NIR) en anglais
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- B - Fluorophore

L’une des difficultés rencontrées en chirurgie est l’incapacité de la lumière visible (en
dessous de 650 nm) de pénétrer profondément dans les tissus biologiques (présence im-
portante d’oxy et déoxyhémoglobine, de lipides et d’eau) afin de "détecter l’invisible".
Certaines molécules constituant l’organisme, soumises à une excitation lumineuse pos-
sèdent une capacité d’autofluorescence (200-650 nm) [Pansare et al., 2012]. Pour iden-
tifier une structure anatomique, des fluorophores exogènes, liés ou non à un marqueur
spécifique de molécule, peuvent être utilisés pour obtenir un meilleur rapport signal/bruit
que l’autofluorescence des tissus.
Les coefficients d’absorption (capacité à atténuer la lumière) des éléments des tissus
et du sang (hémoglobine, eau, lipide, collagène) sont minimaux entre 650-1450 nm et
particulièrement aux longueurs d’ondes de la gamme proche infrarouge (700-900 nm)
[Frangioni, 2003]. L’utilisation d’un fluorophore, dans le domaine de longueur d’onde
du proche infrarouge est donc plus adaptée pour identifier une cible anatomique (visua-
lisation jusqu’à une profondeur de 1 cm), d’autant plus qu’elle permet de s’affranchir de
la majorité du bruit additif de l’autofluorescence. Le vert d’indocyanine 17 est le fluoro-
phore le plus utilisé en médecine humaine et le seul approuvé par l’Agence Nationale
de la Sécurité du Médicament. Les caractéristiques de ce fluorophore commercialisé en
France, par le laboratoire SERB (INFRACYANINE) sont : un pic d’absorption autour de
807 nm et un pic d’émission de 822 nm [Schaafsma et al., 2011]. Le vert d’indocyanine
injecté par intra-veineuse (doses de 0.1-0.5 mg/Kg), possède une demi-vie estimée de
150-180 sec [Shimizu et al., 1995]. Il est ensuite rapidement métabolisé par le foie et éli-
miné dans la bile [Landsman et al., 1976] permettant, ainsi, d’utiliser ce produit comme
marqueur des voies biliaires. Cette concentration naturelle du vert d’indocyanine offre
la possibilité de réaliser des cholangiographies fluorescentes lors de cholécystectomies
(présentées dans la partie 1.5.2).

- C - Applications cliniques de la fluorescence

Depuis le début des années 1960, les techniques de fluorescence sont utilisées en pra-
tique clinique afin d’évaluer la fonction hépatique [Caesar et al., 1961] et cardiaque
[Miller et al., 1962]. Dans les années 1980, les avancées technologiques ont permis de
considérer l’établissement du diagnostic à l’aide de la fluorescence comme un stan-
dard, notamment pour l’angiographie rétinienne au vert d’indocyanine [Hayashi and
De Laey, 1985]. Les premières publications sur l’utilisation de ce procédé en chirurgie
ne sont parues qu’à partir de 2008 [Ishizawa et al., 2009, Kusano et al., 2008] (amélio-
ration du matériel notamment la sensibilité des détecteurs CDD et la meilleure gestion
des bruits générés par l’autofluorescence). Depuis 2010, de très nombreuses équipes
chirurgicales ont amené cette méthode dans les blocs opératoires pour des applications
cliniques très diverses [Alander et al., 2012] telles que les résections hépatiques, la dé-
tection de tumeur ou encore l’analyse de la viabilité des anastomoses.

17. IndoCyanine Green (ICG) en anglais
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ï Résection hépatique
Lors d’exérèses chirurgicales, le chirurgien doit veiller à enlever la tumeur avec des marges
saines tout en préservant le maximum de volume de tissu fonctionnel. Pour avoir les
meilleurs résultats, la résection doit être "anatomique" emportant des segments com-
plets du foie (figure 1.15). L’identification des segments à réséquer, par injection du vert
d’indocyanine dans leurs branches de vascularisation permet de définir la coupe que le
chirurgien doit réaliser [Abo et al., 2015].

(a) (b)

FIGURE 1.15. – Résection hépatique sous imagerie de fluorescence (a) Segments du
foie en vue éclatée 18(b) Résection du segment VI du foie : -A- visuali-
sation du segment à reséquer, -B- visualisation du foie après résection
[Lim et al., 2014]

ï Détection des tumeurs
Chez un malade atteint de carcinose péritonéale (tumeur au niveau de la membrane re-
couvrant les viscères), le bilan d’extension des métastases péritonéales est primordial,
avant d’exposer le patient à une chirurgie d’exerèse lourde qui n’a de chance d’être cura-
trice, seulement si celle-ci est exhaustive. La différence d’accumulation du vert d’indo-
cyanine entre le tissu hépatique sain et le tissu tumoral assure une identification précise
des tumeurs hépatiques. L’utilisation du vert d’indocyanine assure la possibilité de dé-
tecter des nodules d’hépatocarcinome, illustrés dans la figure 1.16.

Lors de chirurgie de résection carcinomateuse, le chirurgien peut être amené à réali-
ser un curage ganglionnaire (résection des ganglions lymphatiques drainant la tumeur),
pouvant être le siège de micrométastases. Ces ganglions sont souvent difficiles à locali-
ser à l’œil nu. L’injection du vert d’indocyanine en peropératoire, permet alors de visua-
liser les ganglions et de veiller à l’exhaustivité de la résection [Kusano et al., 2008]

18. Source : www.Chirurgie-viscerale.org

www.Chirurgie-viscerale.org
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FIGURE 1.16. – Résection de nodules tumoraux en cas d’hépatocarcinome -A- et -C- vi-
sualisation du site opératoire après résection d’un nodule diaphragma-
tique détecter en préopératoire -B- et -D- après résection, découverte par
accident et résection d’autres nodules grâce à l’utilisation du vert d’indo-
cyanine [Satou et al., 2013]

ï Analyse de la viabilité des anastomoses digestives
En chirurgie colorectale, la complication la plus grave est la fistule de l’anastomose (ou
fuite sur la suture digestive entre les segments restants après résection). Les causes de
cette dernière sont multifactorielles mais la plus fréquente est la mauvaise vascularisa-
tion du segment digestif en amont. A l’œil nu, en peropératoire, l’évaluation de la viabi-
lité du tube digestif est très difficile (les signes de mauvaise vascularisation sont souvent
tardifs). L’injection du vert d’indocyanine en intraveineuse permet d’évaluer efficace-
ment la suture digestive [Ris et al., 2014] (figure 1.17).

FIGURE 1.17. – Analyse de la viabilité des anastomoses digestives [Ris et al., 2014]

- D - Dispositifs endoscopiques d’imagerie de fluorescence

Plusieurs systèmes commerciaux d’imagerie de fluorescence dans le proche infrarouge
ont été proposés pour des applications diverses liées à la laparoscopie.
Parmi ces dispositifs, nous retrouvons le PinPoint et le FireFly (Novadaq 19), l’Artemis

19. www.novadaq.com

www.novadaq.com
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(Quest Medical Imaging 20) ou encore l’Image 1 SPIES ICG (Karl Storz 21).

Le PinPoint illustré dans la figure 1.18, utilise la technologie SPY déjà approuvée par la
FDA pour des procédures de pontage coronarien [Reuthebuch et al., 2004]. La technolo-
gie SPY est également utilisée pour le système FireFly intégré dans le système de téléchi-
rurgie Da Vinci. Elle assure une visualisation temps-réel du vert d’indocyanine à partir
d’un laser à diodes émettant dans le proche infrarouge et d’une caméra CMOS (Com-
plementary Metal Oxide Semiconductor). La visualisation simultanée des images cou-
leur et de fluorescence est obtenue en alternant l’illumination (spectre visible/proche
infrarouge) de la source de lumière. Plusieurs modes de visualisation (couleur et fluo-
rescence) sont disponibles avec ce système dont un mode de superposition où le signal
de l’image de fluorescence est attribué à une couleur contrastante (verte) dans l’image
sous lumière blanche (1.18). Ces modes de visualisation sont accessibles par le chirur-
gien via un bouton de sélection positionné sur la tête de caméra.

FIGURE 1.18. – Représentation du système d’imagerie de fluorescence PinPoint
Image de gauche : colonne d’endoscopie du système PinPoint 22, images
de droite : illustration de la fusion fluorescence/visible pour visualiser
les voies biliaires lors d’une cholécystectomie ou la perfusion lors d’une
anastomose colorectale 23

20. www.quest-mi.com
21. www.karlstorz.com
22. Source : www.novadaq.com
23. Source : www.swissray.com

www.quest-mi.com
www.karlstorz.com
www.novadaq.com
www.swissray.com


1.3. Imagerie médicale pour la laparoscopie : la fluorescence 39

L’Artemis illustré dans la figure 1.19 est le premier système d’imagerie de fluorescence
multi-canaux adapté pour les chirurgies ouvertes et mini-invasives. Son dispositif la-
paroscopique est tenu par un bras passif fixé à la colonne endoscopique (figure 1.19).
L’excitation des fluorophores est obtenue ici grâce à une bague intégrant des fibres op-
tiques reliées à la source de lumière. La tête de caméra intègre un prisme et trois cap-
teurs permettant de visualiser en temps-réel l’image couleur ainsi que deux images de
fluorescence à des longueurs d’ondes différentes [Bradbury et al., 2013]. Le système Ar-
temis propose également différents modes de visualisation (figure1.19) similaires à ceux
présentés pour le PinPoint.

FIGURE 1.19. – Représentation du système d’imagerie de fluorescence Artemis
Image de gauche : colonne d’endoscopie du système Artemis intégrant
un bras passif pour porte le laparoscope 24, images de droite : illustration
des différents modes de visualisation pour une anastomose 25

Le système Image 1 SPIES, quant à lui, est composé d’une tête de caméra intégrant trois
capteurs haute définition et d’une source lumineuse xénon. Il propose également plu-
sieurs modes de visualisation permettant de gérer les contrastes et d’accentuer les zones
présentant peu de fluorescence (mode Spectra). La visualisation simultanée de la cou-
leur et de la fluorescence n’est ici pas disponible. Une pédale permet au chirurgien d’al-
terner entre l’image couleur et l’image de fluorescence.

Dans le cadre du projet de recherche dans lequel s’inscrivent ces travaux, les partenaires
Fluoptics et le CEA-LETI ont conçu un dispositif endoscopique permettant de visualiser
la scène chirurgicale sous lumière blanche et sous fluorescence (présenté partie 1.5.1).

24. Source : www.quest-mi.com
25. Source : www.ctmm.nl

www.quest-mi.com
www.ctmm.nl
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1.4 Fusion multimodale pour un assistant de haut niveau

Les systèmes robotiques et d’imagerie, présentés dans les parties 1.2 et 1.3, ont été dé-
veloppés dans l’objectif d’assister et d’augmenter les capacités du chirurgien dans l’en-
vironnement complexe de la laparoscopie.

Pour aider le chirurgien dans sa prise de décisions, de nombreux travaux de recherche
s’intéressent à l’exploitation conjointe de différentes modalités d’imagerie médicale pour
enrichir les informations qui lui sont fournies et augmenter ses capacités de perception.
D’autres travaux se concentrent sur l’automatisation des assistants robotiques pour as-
sister le chirurgien dans son geste ou améliorer la visualisation de la scène chirurgicale.

1.4.1 Laparoscopie augmentée d’informations multimodales

En chirurgie laparoscopique, le chirurgien opère en se représentant mentalement la
scène chirurgicale à partir de l’image endoscopique. Les systèmes endoscopiques clas-
siques ne fournissent qu’une vision bidimensionnelle et un champ visuel limité, ce qui
complique davantage la tâche du chirurgien [Breedveld et al., 1999]. L’arrivée des endo-
scopiques stéréoscopiques tel que ceux intégrés dans les systèmes de télé-chirurgie ont
permis d’apporter l’information de profondeur et une image haute définition au chirur-
gien [Jourdan et al., 2004]. Des travaux de recherche [Terry et al., 2010, Tamadazte et al.,
2013] s’intéressent, quant à eux, à l’intégration de caméras supplémentaires position-
nées sur les trocarts pour élargir le champ visuel fourni par un endoscope classique. Ces
deux technologies visent à améliorer la qualité de la visualisation de la scène chirurgi-
cale.

Une autre difficulté à laquelle le chirurgien doit se confronter en laparoscopie est le
manque de sensation tactile [van der Putten et al., 2008]. À ce manque de sensation tac-
tile s’ajoute une vision de surface des organes compliquant l’appréciation de l’environ-
nement chirurgical par le chirurgien pour, par exemple, identifier des tumeurs ou des
variations anatomiques. L’arrivée des techniques d’imagerie médicale a permis d’aug-
menter les capacités de perception du chirurgien et de rendre possible la visualisation
des structures anatomiques invisibles à l’œil nu. Des modalités d’imagerie préopéra-
toires telles que l’IRM (Imagerie par Résonance Magnétique) ou la TDM (TomoDen-
sitoMétrie) sont particulièrement bien adaptées pour visualiser l’anatomie interne du
patient.

De nombreux travaux de recherche s’intéressent à l’exploitation des informations riches
et complémentaires qu’elles présentent pour guider et assister le chirurgien pendant
l’intervention. Dans la suite de cette partie, des travaux de recherche qui aident le chi-
rurgien à “voir au delà du visible” pendant l’intervention sont présentés.

- A - Fusion multimodale pré- et peropératoire

L’acquisition des données tridimensionnelles des structures anatomiques du patient en
préopératoire est généralement réalisée par les modalités d’imagerie IRM et TDM sous
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la forme d’un ensemble d’images 2D. Le chirurgien doit alors interpréter ces images
pour se représenter mentalement un modèle 3D du patient.
Pour assister le chirurgien dans cet exercice difficile, de nombreux travaux s’intéressent
à la création d’un environnement virtuel 3D interactif à partir des données préopéra-
toires (mono- ou multimodales). La génération de modèles 3D du patient (figure 1.20)
est réalisée par des techniques de segmentation des images préopératoires et de recons-
truction par rendu volumétrique ou maillage surfacique [Geiger, 1993, Soler et al., 2001,
Nicolau et al., 2011].
L’environnement virtuel ou réalité virtuelle offre alors la possibilité au chirurgien de na-
viguer, modifier ou interagir avec les modèles 3D de son patient.

FIGURE 1.20. – Modélisation 3D des organes intra-abdominaux d’un patient [Soler
et al., 2014]

De nombreux travaux notamment pour la résection hépatique (définition de plan de
coupe) [Hallet et al., 2015] ont démontré l’intérêt de la réalité virtuelle pour aider le chi-
rurgien dans son diagnostic et dans la planification de l’intervention chirurgicale [La-
made et al., 2000, Rau et al., 2000].
Toutefois, cette approche se limite à des informations virtuelles sans exploiter les don-
nées du patient durant l’intervention. Les modèles des structures anatomiques dispo-
nibles en préopératoire ne correspondent pas exactement à la réalité physique du pa-
tient en peropératoire (organes déformables, mouvements physiologiques), ce qui com-
plique la reproduction fidèle de la planification du chirurgien [Soler et al., 2004]. Il est
donc nécessaire d’adapter ces modèles préopératoires aux conditions réelles du patient
afin de guider le chirurgien durant l’intervention.
La réalité augmentée en chirurgie laparoscopique consiste à superposer les modèles
préopératoires sur une vue du patient réel durant l’intervention. Cela implique une fu-
sion ou recalage des modèles du patient sur l’image peropératoire (échographie, vision
endoscopique, fluoroscopie) de la scène chirurgicale [Nicolau et al., 2011].
Cette étape de recalage représente un réel défi en laparoscopie du fait que les organes
sont sujets à des déformations et des déplacements résultant : de la création du pneu-
mopéritoine et de la variation de pression intra-abdominale, de mouvements physiolo-
giques (respiration, battements cardiaques) et de contraintes imposées par les instru-
ments manipulés par le chirurgien [Feuerstein et al., 2007, Bano, 2014].
Une première approche consiste à confier en partie la tâche du recalage à un opérateur
qui par l’intermédiaire d’une interface peut changer la position, l’échelle ou l’orien-
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tation du modèle virtuel sur le patient réel. Marescaux et al. [2004] ont proposé, par
exemple, un système de réalité augmentée permettant de combiner des modèles vir-
tuels avec des vues externe et interne du patient pour la résection de glande surrénale.
Ce système est constitué d’une caméra pour visualiser l’extérieur de l’abdomen du pa-
tient et d’une caméra endoscopique pour la vue intra-abdominale. Le recalage des mo-
dèles du patient est réalisé selon la position des côtes et des trocarts pour la vue exté-
rieure et les positions de la veine cave inférieure et des deux instruments chirurgicaux
dans la cavité abdominale.
Une autre approche consiste à estimer dans l’image peropératoire la surface 3D de la
structure anatomique d’intérêt pour réaliser un recalage automatique des données pré-
opératoires. En laparoscopie, de nombreux travaux se sont intéressés à la reconstruction
de surface 3D d’organes par des méthodes basées sur l’utilisation d’un scanner laser
[Hayashibe and Nakamura, 2001], d’une lumière structurée [Albitar et al., 2007] ou d’un
dispositif stéréoscopique [Stoyanov et al., 2010].
Konishi et al. [2005], utilisent, par exemple, une sonde US endoscopique suivie en temps-
réel pour scanner la surface d’un foie. Après une reconstruction 3D des données US,
un modèle préopératoire construit à partir d’images TDM est superposé dans l’image
endoscopique. Cette méthode permet de prendre en compte directement les déforma-
tions des organes mais le temps d’acquisition pour scanner avec la sonde US est encore
relativement long (3 min pour le foie).
Haouchine et al. [2013], ont proposé, quant à eux, une méthode de réalité augmentée
pour superposer le réseaux vasculaire et les tumeurs du foie dans l’image endoscopique
en chirurgie digestive. La surface 3D du foie est ici estimée par triangulation à partir
de points d’intérêt extraits dans une paire d’images stéréoscopiques. À partir du suivi
de la surface 3D du foie réalisé par une méthode de flux optique, le recalage est effec-
tué via des points de contrôle pour contraindre un modèle biomécanique déformable
(construit à partir de données préopératoires).
Les méthodes de réalité augmentée visent à guider le chirurgien durant l’intervention
en enrichissant l’image endoscopique par des informations préopératoires du patient
permettant de visualiser des structures anatomiques invisibles en endoscopie classique.
Bien que prometteuses, ces méthodes sont encore sensibles aux grandes déformations
et déplacements des organes [Nicolau et al., 2011].

- B - Vers de la fusion peropératoire multimodale

D’autres travaux de recherche se concentrent sur l’exploitation de plusieurs modalités
d’imagerie en peroperatoire. Cette approche permet de prendre directement en compte
les déformations et les mouvements des organes.
Feuerstein et al. [2008] ont proposé, par exemple, de combiner l’endoscopie avec la fluo-
roscopie pour visualiser le réseaux vasculaire lors de résection hépatique. La reconstruc-
tion du réseaux vasculaire obtenue à partir des données fluoroscopiques en peropéra-
toire est recalée sur l’image endoscopique grâce à la localisation de l’endoscope et du
fluoroscope via un localisateur optique. Cette approche nécessite une étape de calibrage
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et le respect de la ligne de vue entre le localisateur optique et les marqueurs positionnés
sur les dispositifs d’imagerie. Pour recaler les images fluoroscopiques et endoscopiques
sans utiliser de localisateur, Bernhardt et al. [2014] ont proposé une approche basée sur
l’identification de la pointe l’endoscope dans les acquisitions du fluoroscope.

D’autres travaux se sont intéressés à combiner l’échographie et l’endoscopie. Ukimura
et al. [2006] ont présenté, par exemple, les intérêts d’utiliser l’échographie via une sonde
transrectrale en complément de l’endoscopie classique pour les phases de dissection
lors de prostatectomie (diminution des marges chirurgicales positives).

Dans [Simpfendörfer et al., 2011], un modèle construit à partir des acquisitions d’une
sonde échographie transrectrale est recalé dans l’image endoscopique grâce à des mar-
queurs passifs correspondant à des aiguilles de couleur insérées dans la prostate.

Voros et al. [2013], ont proposé, quant à eux, l’utilisation d’une sonde échographique
intra-urétrale et des marqueurs actifs insérés dans la prostate pour recaler les images
échographiques et endoscopiques. Ces travaux s’intéressent également au développe-
ment d’une sonde de fluorescence basée sur des principes d’autofluorescence pour dif-
férencier les tissus sains des tissus cancéreux et d’immunofluorescence pour distinguer
les tissus prostatiques des tissus voisins.

L’imagerie de fluorescence peut également être intéressante pour augmenter l’informa-
tion fournie par l’endoscopie classique d’autant plus que l’étape de recalage n’est pas
nécessaire avec les dispositifs bimodaux utilisés en laparoscopie (partie 1.3.3). Diana
et al. [2014] se sont intéressés, par exemple, à l’exploitation de la fluorescence pour
créer une cartographie de perfusion intestinale permettant d’identifier des zones isché-
miques en chirurgie digestive. Après injection du vert d’indocyanine, un modèle virtuel
est construit en fonction de l’évolution temporelle de l’intensité de la fluorescence et est
directement superposé sur l’image endoscopique.

1.4.2 Assistance robotique guidée par l’image

Les systèmes robotiques en laparoscopie (partie 1.2) tendent à améliorer la qualité de la
visualisation de la scène chirurgicale, le confort du chirurgien ou encore la dextérité et
la précision de son geste dans la cavité abdominale.

Les différentes tâches chirurgicales en laparoscopie robotisée sont actuellement réali-
sées sous le contrôle direct du chirurgien via différentes interfaces de commande des
systèmes robotiques. Toujours dans l’objectif d’assister davantage le chirurgien durant
l’intervention, de nombreux travaux de recherche s’intéressent au contrôle des systèmes
robotiques pour réaliser de façon semi-autonome certaines de ces tâches sous sa super-
vision [Moustris et al., 2011].

- A - Automatisation de tâches robotiques pour la laparoscopie

Les travaux traitant de l’autonomie des robots en laparoscopie se concentrent en grande
partie sur la manipulation de l’endoscope et des instruments chirurgicaux en exploitant
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directement les informations issues de l’imagerie peropératoire par asservissement vi-
suel 26 [Krupa, 2009, Azizian et al., 2014, 2015].
Les premiers travaux d’asservissement visuel se sont intéressés au contrôle de l’endo-
scope porté par un dispositif robotisé pour centrer automatiquement une structure ana-
tomique ou les instruments chirurgicaux dans l’image. Ces travaux visent à améliorer
les trajectoires et éviter au chirurgien de décomposer par une série d’ordres les mouve-
ments du robot pour le positionnement de l’endoscope.
D’autres travaux se sont intéressés au positionnement et au guidage automatique d’ins-
truments chirurgicaux par asservissement visuel afin d’assister le geste du chirurgien.

ï Contrôle d’un robot porte-endoscope
Taylor et al. [1995] ont proposé, par exemple, de centrer une structure anatomique iden-
tifiée à l’aide d’un curseur dans l’image, commandé par le chirurgien via une manette
positionnée sur la poignée d’un instrument. Le centrage automatique est réalisé par
une commande séquentielle du robot porte-endoscope à partir de l’estimation de la
position 3D de la structure anatomique par triangulation.
Plus récemment, Bourger et al. [2007] ont présenté une méthode de localisation de ré-
gions d’intérêt dans la cavité abdominale basée sur la combinaison d’un algorithme
de suivi ESM (Efficient Second-order Minimization) et d’une correspondance d’histo-
gramme. Cette approche a été validée sur banc d’essai avec un positionnement auto-
matique d’un robot porte-endoscope AESOP par asservissement visuel 2D.

Un asservissement visuel 3D d’un robot porte-endoscope a été proposé dans [Casals
et al., 1996], pour centrer les instruments dans l’image. Des marqueurs positionnés sur
la partie distale des instruments permettent d’estimer leur position relative à l’endo-
scope. Plusieurs modes de fonctionnement ont été proposés en fonction du nombre
d’instruments présents dans l’image endoscopique. Lorsqu’un seul instrument est pré-
sent dans l’image, la primitive considérée pour le centrage automatique est un point
situé devant l’extrémité de l’instrument. Lorsque deux instruments sont présents dans
l’image, le point choisi est le centre du segment défini par les deux extrémités des ins-
truments. Le zoom est contrôlé à partir d’un seuil de référence choisi en début d’inter-
vention et redéfini au cours de l’intervention manuellement par le chirurgien. Ce seuil
correspond au rapport entre les instruments et l’ensemble de la scène chirurgicale.
Un autre asservissement visuel 3D a été proposé dans [Wei et al., 1997], pour centrer au-
tomatiquement dans l’image endoscopique un instrument chirurgical muni d’un mar-
queur sur sa partie distale. Après une analyse de la distribution de couleur dans des
images de laparoscopie, ces travaux ont démontré que la couleur cyan été la moins re-
présentée et la plus appropriée pour une extraction robuste du marqueur dans l’image.
Le contrôle automatique d’un robot porte-endoscope AESOP est alors réalisé, à partir
de la localisation 3D du marqueur estimée par triangulation dans une paire d’images
obtenues d’un endoscope stéréoscopique.

26. visual servoing en anglais
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Uecker et al. [1995], Wang et al. [1998] ont développé, quant à eux, un asservissement
visuel 2D d’un robot porte-endoscope AESOP pour suivre les instruments chirurgicaux
dans l’image. L’extraction des instruments dans l’image endoscopique est obtenue ici
à partir d’une classification de la couleur des pixels et de critères de forme. Chaque
région correspondant à un instrument identifié dans l’image est approximée par une
boîte englobante de forme rectangulaire ou trapézoïdale. Le point choisi pour position-
ner automatiquement le robot porte-endoscope est l’extrémité de la boîte englobante
de l’instrument à suivre. L’insertion de l’endoscope est ensuite contrôlé, pour que la
boîte englobante de l’instrument ait une dimension désirée.

Plus récemment, Voros et al. [2007] ont également présenté un asservissement visuel
2D d’un robot porte-endoscope ViKY pour centrer automatiquement la pointe d’un ins-
trument dans l’image endoscopique. Cette approche est basée sur la connaissance de
la position d’un point fixe correspondant au point d’insertion des instruments chirur-
gicaux dans la cavité abdominale. Le point d’insertion est utilisé pour contraindre la
recherche et l’extraction des bords des instruments dans l’image par la transformée de
Hough [1962] (voir partie 2.3.2). La pointe des instruments est ensuite identifiée dans
l’image par une méthode basée sur l’algorithme d’Otsu [1979] (voir partie 2.3.2) réalisée
le long de leur axe central. Dans cette approche, le chirurgien peut sélectionner l’instru-
ment à suivre en choisissant le point d’insertion correspondant.

La localisation des instruments chirurgicaux dans l’image endoscopique est une tâche
importante qui peut être utilisée dans de nombreuses applications (exemple : analyse de
geste chirurgical ou entrainement sur simulateur). Un aperçu des différentes approches
pour localiser les instruments est présenté dans la partie 2.3.

ï Contrôle d’un robot porte-instrument
Dans [Hayashibe and Nakamura, 2001], une commande séquentielle est présentée pour
positionner automatiquement un instrument par rapport à un organe. Le géométrie 3D
de la surface de l’organe d’intérêt est estimée à l’aide d’un scanner laser fixé à l’extrémité
d’un endoscope et d’une caméra rapide par triangulation. Un localisateur optique Pola-
ris est utilisé pour connaître la relation géométrique entre l’endoscope et le robot AESOP
portant l’instrument. Le positionnement de l’instrument vers une position désirée défi-
nie par le chirurgien par pointage sur un écran tactile est alors assurée en fonction des
informations issues du laser et du localisateur optique.

Un autre système laser est proposé dans [Krupa et al., 2003] afin d’automatiser les dé-
placements d’un instrument chirurgical porté également par un robot AESOP, pour le
replacer au centre de l’image lorsqu’il sort du champ de vision de l’endoscope ou de le
positionner à une distance souhaitée de la surface d’un organe d’intérêt. Ce dispositif
positionné autour de l’instrument chirurgical permet de projeter quatre points sur la
surface d’un organe et possède trois diodes électroluminescentes positionnées sur sa
partie distale dont la géométrie est connue. Le barycentre des quatre points projeté et
les trois points correspondant aux diodes de l’extrémité de l’instrument dans l’image
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étant colinéaires, les auteurs exploitent un bi-rapport qui est invariant projectif pour
estimer la distance 3D entre la pointe de l’instrument et la surface de l’organe pointé. Le
chirurgien choisi par un pointage sur un écran tactile ou via une souris la position sou-
haitée de l’instrument dans l’image et spécifie la distance 3D désirée entre sa pointe et
la surface de l’organe d’intérêt. L’orientation de l’instrument est alors réalisée par un as-
servissement visuel 2D en superposant le barycentre des points projetés par le laser et la
position choisie par le chirurgien. La profondeur d’insertion est, quant à elle, contrôlée
de façon à ce que la distance 3D entre la pointe de l’instrument et la surface de l’organe
pointé corresponde à celle désirée.
Plus récemment, Staub et al. [2010a] ont proposé une autre approche permettant de pla-
cer un instrument chirurgical dans le champ visuel d’un endoscope et de le positionner
sur un point 3D. Le système robotique MELFA (Mitsubishi) utilisé dans ces travaux est
composé de quatre bras robotiques à six dll. Un calibrage global du système permet de
positionner l’instrument sur un point 3D en combinant un asservissement visuel 3D
(lorsque l’instrument n’est pas visible) et un asservissement visuel 2D pour affiner la
précision du positionnement. Pour cette application, les auteurs supposent qu’il n’y a
aucun obstacle entre l’instrument et la cible (aucune information sur l’environnement).
D’autres modalités d’imagerie que l’endoscopie classique ont également été utilisée
pour guider un instrument chirurgical. Dans [Vitrani et al., 2005], par exemple, un as-
servissement visuel 2D sous échographie est proposé pour positionner un instrument
porté par le système MC2E (présenté dans la partie 1.2.2). Dans cette approche, la sonde
échographique est manipulée par le chirurgien afin de détecter les mors de l’instrument
et le guider vers une position désirée à l’intérieur du cœur.
[Novotny et al., 2007] utilisent, quant à eux, une sonde échographique 3D pour guider

un instrument laparoscopique porté par un bras manipulateur. Le positionnement au-
tomatique de la pointe de l’instrument sur une cible désirée (localisées en 3D grâce à
des marqueurs) est ici réalisé par un asservissement visuel 3D.
D’autres travaux se sont également intéressés à l’automatisation de certaines phases de
la suture en laparoscopie par asservissement visuel. Nageotte et al. [2006, 2009], ont pro-
posé, par exemple, une planification de trajectoire pour le passage d’une aiguille courbe
estimée à partir d’une identification par le chirurgien de son point d’entrée et de sortie
dans l’image. Après validation du chirurgien, un asservissement visuel d’un robot AE-
SOP tenant un porte-aiguille muni de marqueurs est réalisé pour le passage de l’aiguille
selon la trajectoire planifiée.
Staub et al. [2010b] ont, quant eux, repris l’approche présentée dans [Staub et al., 2010a],
pour positionner automatiquement la pointe d’une aiguille courbe portée par un instru-
ment sur un point de suture identifié dans une image stéréoscopique par le chirurgien
à l’aide d’un laser.
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- B - Vers la comanipulation robotique en laparoscopie

Certains systèmes tels que les robots de comanipulation parallèle (partie 1.2.2) assurent
la possibilité de guider le geste du chirurgien en imposant des contraintes virtuelles 27.

Pour cela, le robot contraint les mouvements du chirurgien par l’application d’efforts de
façon à ce que l’instrument puisse suivre un chemin ou une surface virtuelle prédéfinis
ou encore être exclu d’une zone critique [Françoise, 2013]. Le savoir-faire du chirurgien
associé aux capacités du robot permettent alors de réaliser des tâches précises et sûres.
Le chirurgien définit généralement en préopératoire, une stratégie de navigation en im-
posant des contraintes virtuelles sur un modèle 3D du patient. Un recalage du modèle
et des contraintes sur le patient en peropératoire est ensuite nécessaire pour pouvoir
guider le geste du chirurgien.

Ce principe est couramment utilisé pour des applications cliniques dans les domaines
de la neurochirurgie et de l’orthopédie. Les systèmes Neuromate [Lavallee et al., 1992] et
PathFinder [Deacon et al., 2010] (figure 1.13) assurent, par exemple, le positionnement
d’outils chirurgicaux en neurochirurgie pour atteindre des zones du cerveau selon une
trajectoire prédéfinie par le chirurgien. Le recalage est réalisé par stéréotaxie à partir
de marqueurs positionnés sur la tête du patient et localisés par une caméra embarquée
pour le PathFinder et par des capteurs ultrasons pour le Neuromate.

Les systèmes Arobot Sculptor [Jakopec et al., 2003] et Rio [Pearle et al., 2010] (figure
1.12) sont, quand à eux, utilisés en orthopédie pour préparer la surface osseuse par frai-
sage pour la pose de prothèse de genou. En préopératoire, le chirurgien définit des zones
libres et interdites puis le recalage est réalisé à partir d’un bras passif instrumenté pour
le système Acrobot Sclutor et d’un localisateur optique pour le Rio.

La précision de la localisation et du positionnement de l’instrument chirurgical pour
ces applications dépend principalement des mesures des localisateurs externes utilisés.

L’assistance robotique pour guider le geste du chirurgien à partir d’une planification
préopératoire est bien adaptée pour des applications où les structures anatomiques
d’intérêt sont rigides. En revanche, de la même façon que pour la réalité augmentée,
cette approche reste plus délicate pour des environnements complexes tels que ceux
rencontrés en laparoscopie où les structures anatomiques sont déformables et soumises
à des mouvements physiologiques (respiration, battements cardiaques) pouvant entrai-
ner des imprécisions dans le positionnement de l’instrument.

Des travaux menés dans le cadre du système EndoBot [Kang and Wen, 2001, 2002] ont
néanmoins expérimenté plusieurs modes d’autonomie dont un mode de contrôle par-
tagé. Dans ce mode, les mouvements des instruments chirurgicaux manipulés par le
chirurgien sont soumis à des contraintes virtuelles prédéfinies (mouvements interdits
ou trajectoire à suivre) pour l’assistance à la suture en laparoscopie. Toutefois, les tra-
vaux en laparoscopie se concentrent principalement sur l’exploitation de l’image per-
opératoire pour automatiser la manipulation de l’endoscope et des instruments chirur-
gicaux en contrôlant les assistants robotiques par asservissement visuel. Ces approches

27. virtual fixtures en anglais



48 Chapitre 1. Assistance au geste chirurgical pour la chirurgie laparoscopique

tendent à améliorer la visualisation de la scène chirurgicale et se limitent à des tâches de
positionnement ou de déplacements répétitifs des instruments pour assister le geste du
chirurgien. Cette limitation s’explique par le risque potentiel pour le patient que peut
impliquer la navigation automatique d’un instrument chirurgical dans la cavité abdo-
minal.

Dans la configuration d’un robot de comanipulation porte-instrument, le chirurgien
est directement impliqué dans la boucle de contrôle du robot porte-instrument et su-
pervise le geste, n’augmentant pas ainsi le risque vis à vis du patient. En laparoscopie,
une approche possible est d’utiliser une modalité peropératoire adaptée (par exemple
la fluorescence) pour identifier directement dans l’image des structures anatomiques
d’intérêt et définir des contraintes visuelles pour guider le geste du chirurgien via un
robot de comanipulation.

1.4.3 Approche proposée dans ces travaux

Dans ce cadre de recherche, nous nous intéressons à exploiter la modalité d’image-
rie peropératoire de fluorescence en complément de l’image laparoscopique classique
pour assister le chirurgien en laparoscopie robotisée.

Nous nous intéressons plus particulièrement dans ces travaux, à apporter de nouvelles
primitives de navigation et des solutions pour contrôler des robots (porte-endoscope
et porte-instrument) à partir d’informations visuelles bimodales extraites des images
laparoscopiques et des images de fluorescence. Cette approche générique se base sur
des travaux réalisés au TIMC-IMAG sur le développement de méthodes de localisation
d’instruments chirurgicaux et sur le couplage de différentes modalités d’imagerie per-
opératoires dont la fluorescence pour l’assistance à laparoscopie.

Elle a été plus particulièrement réalisée dans le cadre du projet FUI FluoRoMIS (Fluo-
rescence and Robotic Minimally Invasive Surgery) porté par l’entreprise EndoControl.
L’objectif ici est de coupler l’imagerie de fluorescence à un robot de comanipulation
porte-instrument afin d’aider le chirurgien à “travailler au delà du visible” en l’infor-
mant de la distance en temps-réel entre son instrument (visible dans les images laparo-
scopiques) et des structures importantes pour l’intervention chirurgicale (non visibles
dans les images laparoscopiques, mais visibles dans des images de fluorescence), et de
le guider pour atteindre une cible ou l’éviter si elle ne doit pas être lésée.

Nous présentons dans la partie suivante ce projet plus en détail, et replaçons nos objec-
tifs de travail et contributions dans ce contexte.

1.5 Contexte et problématique de thèse

Ce travail de thèse s’inscrit dans le cadre du projet FluoRoMIS (figure 1.21) qui vise à
coupler l’imagerie optique de fluorescence et la robotique pour l’assistance à la chirur-
gie laparoscopique. Dans ce projet, deux systèmes ont été envisagés et développés pour
assister et guider le geste chirurgical pour la laparoscopie (présentés partie 1.5.1) :
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– les partenaires Haption, ISIR et Endocontrol ont conçu un robot porte-instrument de
comanipulation ;

– les partenaires Fluoptics et le CEA-LETI ont, quant à eux, développé un premier dis-
positif endoscopique de fluorescence à deux caméras.

Un robot ViKY (présenté dans la partie 1.2.1) est également utilisé pour porter l’endo-
scope bimodal.
L’objectif du projet FluoRoMIS est de proposer une utilisation combinée de ces systèmes
pour guider et sécuriser le geste du chirurgien en extrayant des images laparoscopiques
et de fluorescence les primitives de navigation nécessaires à la commande du robot de
comanipulation.

FIGURE 1.21. – Projet FluoRoMIS

Parmi les applications cliniques potentielles de l’imagerie de fluorescence, présentées
dans la partie 1.3.3, le choix s’est porté sur une intervention très courante en chirurgie
générale : la cholécystectomie (ablation de la vésicule biliaire) par voie laparoscopique
(présentée dans la partie 1.5.2).

1.5.1 Projet FuoRoMIS : systèmes robotique et d’imagerie développés

Dans le cadre du projet FluoRoMIS, le robot de comanipulation portant l’instrument
chirurgical a été conçu pour assister le geste du chirurgien. Le dispositif bimodal a été
développé, quant à lui, pour visualiser des structures anatomiques d’intérêt sous lu-
mière blanche et sous fluorescence pour assister le chirurgien dans la détermination de
zones à opérer ou à éviter.
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- A - Robot porte-instrument de comanipulation Achille

Le robot porte-instrument Achille (Haption 28) possède six dll disposés selon une ciné-
matique dite anthropomorphe. Les deux premières rotations (la première d’axe vertical
et la seconde d’axe horizontal concourant) forment l’épaule, la troisième rotation d’axe
horizontal forme le coude et les trois dernières rotations concourantes forment une ro-
tule au niveau du poignet. Ce poignet est passif et le positionnement de l’instrument est
réalisé en contrôlant la position du centre P, illustré dans la figure 1.22, à l’aide des trois
premiers axes motorisés.

Un modèle conventionnel permet de spécifier une force à trois composantes, à appli-
quer au point P et de transformer cette commande en couple articulaire puis en cou-
rant (grâce à la connaissance des constantes de couple des moteurs et des rapports de
réduction).

FIGURE 1.22. – Représentation du prototype Achille d’Haption

Plusieurs modes de fonctionnement ont été développés pour ce robot commandé en
impédance par l’ISIR [Poquet, 2014] :

Le Mode libre laisse le chirurgien complètement libre de ces mouvements. Le robot
n’exerce alors aucune contrainte sur les déplacements de l’instrument. Le paramètre
important est la transparence du robot porte-instrument correspondant à sa capacité à
ne pas opposer de résistance aux forces produites par le chirurgien pour déplacer l’ins-
trument. Dans ce mode, une force constante verticale ascendante est appliquée au ro-
bot pour compenser approximativement le poids de l’instrument. Le réglage de cette
force est effectué en plaçant le robot au milieu de son espace de travail et en augmen-
tant la force progressivement jusqu’à ce que le système soit en équilibre.

Le mode verrouillé permet au chirurgien de lâcher l’instrument tout en maintenant
l’instrument dans la position voulue. Le robot devient alors une "troisième main" per-
mettant, par exemple, au chirurgien d’exposer un organe et de continuer à travailler.
Dans ce mode, un des paramètres importants est la rigidité du bras : en principe, plus

28. www.haption.com
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le bras est rigide, plus le verrouillage est précis. Le poignet est supposé sans jeu pour
formuler le problème de verrouillage comme celui du positionnement du point P.
Le mode visqueux a pour objectif de fluidifier les gestes du chirurgien en particulier lors
des gestes de précision qui nécessite des petits déplacements. Dans ce mode, les mouve-
ments de tremblement de la main du chirurgien pour les tâches de précision sont filtrés.
Le paramètre important est la viscosité, qui peut avantageusement varier de manière dy-
namique selon les mouvements imprimés par le chirurgien. Ainsi, lorsque le chirurgien
réalise des gestes de petite amplitude pour lesquels les tremblements risquent de pro-
duire une gêne, la viscosité sera importante. En revanche, lorsque la gestuelle est ample,
la viscosité sera diminuée pour ne pas empêcher les mouvements.

- B - Système d’imagerie de fluorescence FluoMIS

Le dispositif FluoMIS, illustré dans la figure 1.23, est basé sur le système déjà existant et
approuvé par la FDA Fluobeam (Fluoptics 29). Le Fluobeam a été développé pour être
tenu à la main pour diverses applications cliniques de chirurgie ouverte. Le FluoMIS a
été conçu dans l’objectif d’avoir un premier système opérationnel pouvant travailler en
laparoscopie et permettant d’évaluer les contraintes ergonomiques lors d’essais précli-
niques et de mesurer les contraintes optiques limitant la sensibilité du système.
La tête de caméra intègre un dispositif de renvoi d’angle permettant d’utiliser deux ca-
méras CCD sur le même axe optique. Une source de lumière assure l’illumination sous
lumière blanche filtrée par des diodes et dans le proche infrarouge par un laser d’exci-
tation (750 nm). Le couplage des lumières est réalisé via un lame dichroïque et diffusé
dans un faisceau de fibre optique connecté au laparoscope.
Le système FluoMIS permet de visualiser l’image sous lumière blanche, dans le proche
infrarouge et de superposer le signal de fluorescence dans l’image couleur.
Un second prototype à une seule caméra CMOS et à lumière pulsée est actuellement
en cours de développement. Ce système sera intégré à un système stéréo-endoscopique
mono-caméra mise au point par Endocontrol pour pouvoir acquérir des informations
3D dans l’image de fluorescence.

1.5.2 Cible clinique retenue : la cholécystectomie

Le système biliaire peut être séparé en deux voies distinctes : la voie biliaire principale
(voie biliaire intra-hépatique, canal hépatique commun puis canal choledoque) et la
voie biliaire accessoire (vésicule biliaire et canal cystique) illustrées dans la figure 1.24.
La vésicule est un organe en forme de poire qui stocke et concentre la bile produite par
le foie. Lors de l’alimentation, cette vésicule se contracte pour se vidanger. À l’aide des
sels biliaires, la bile va permettre la décomposition des graisses, pour la digestion, dans
l’intestin grêle. La vésicule participe au processus de digestion de manière accessoire
permettant de faire face aux ingestions de riche en graisse. Malgré cette fonction, son
ablation n’entraine pas de troubles fonctionnels [Tondelli and Gyr, 1983].

29. www.fluoptics.com
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FIGURE 1.23. – Représentation du système d’imagerie de fluorescence FluoMIS
Image de gauche : illustration du système lors d’une cholécystectomie
sur cochon, images de droite : illustration des différents éléments du sys-
tème FluoMIS et d’une image de superposition du signal de fluorescence
dans l’image couleur pour visualiser les voies biliaires

La lithiase vésiculaire se forme par cristallisation d’éléments de la bile (calcium, choles-
térol, pigments biliaires). Leur formation est favorisée par la stase biliaire et les modi-
fications chimiques et hormonales. Sa survenue est très fréquente dans la population
générale (20 % environ) et reste souvent asymptomatique. Cependant, chez certain pa-
tient, ces calculs biliaires auront tendance à migrer et se bloquer dans le canal cystique
ou la voie biliaire principale. Cela se manifeste par une douleur abdominale aiguë plus
ou moins associée à un ictère ("jaunisse"). Le corolaire de ce phénomène est la survenue
d’une infection et d’une inflammation. Le seul traitement possible, à ce stade, demeure
la chirurgie.

La première cholécystectomie a été réalisée par Carl Johann August Langenbushen en
1882. Depuis, elle est l’une des interventions les plus fréquentes en chirurgie digestive,
avec environ 80 000 opérations en France et 700 000 aux USA, chaque année. La com-
plication la plus grave de ce type d’intervention est la plaie des voies biliaires (1 % des
interventions). La gravité issue d’une plaie biliaire dépend de sa taille, de sa localisation
ainsi que du type de lésions (brûlure, section franche, déchirure). Dans de rares cas, le
dernier traitement de recours est la transplantation hépatique [Parrilla et al., 2014].
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FIGURE 1.24. – Schéma de l’anatomie des voies biliaires 30

- A - Plaies des voies biliaires

Depuis 30 ans, l’abord laparoscopique est devenue la méthode de référence pour le trai-
tement des patients souffrant de lithiase biliaire symptomatique. Néanmoins, avec la
diffusion de cette technique, le nombre de lésions des voies biliaires a augmenté par
rapport à la chirurgie ouverte [Legorreta et al., 1993, Gouma and Go, 1994, McMahon
et al., 1995]. En effet, sur de large études de cohorte, nous pouvons recenser un taux de
0.02% de plaies graves des voies biliaires sur 42 474 cholécystotomie sous laparotomie
dans une population américaine [Roslyn et al., 1993] contre 0.31% pour 56 591 cho-
lécystotomie sous laparoscopie dans une population italienne [Nuzzo et al., 2005]. Un
rapport du Congrès Français de Chirurgie de 2011 [Mathonnet et al., 2011] dresse un in-
ventaire concernant le taux de plaies des voies biliaires associées à la cholécystectomie
dans le monde. Il en ressort que les incidents de plaies biliaires par laparotomie varie
entre 0 et 0.5% contre 0.1 à 0.9% par laparoscopie.

Dans la majorité des cas, cette plaie intervient au cours de trois étapes successives de
la cholécystectomie (étapes 6, 7 et 8 voir Annexe A) qui correspond à l’individualisa-
tion des structures à ligaturer [Parmeggiani et al., 2009]. Leurs positions anatomiques
est en rapport étroit avec les voies biliaires et l’étape de dissection peut être très com-
plexes. Cette plaie survient en particulier lorsque la voie biliaire principale et le canal
cystique ne sont pas ou mal identifiés. Une conversion par laparotomie est nécessaire
et la plaie doit être traitée selon sa gravité. Les conséquences de cet événement pour le
patient peuvent être dramatiques en terme de morbidité [Dolan et al., 2005], de qualité
de vie [De Reuver et al., 2008] et de mortalité [Flum et al., 2003]. De plus, d’un point
de vue médico-économique, une intervention avec une plaie des voies biliaires engen-
drera une augmentation du coût de l’intervention de 4.5 à 26 fois par rapport à une
cholécystectomie sans complication [Savader et al., 1997]. Pour plus d’informations sur
les traumatismes de la voie biliaire principale, le lecteur pourra se référer aux travaux
[Meryem, 2008].

30. Source : www.bsip.com
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Les limites de la laparoscopie présentée dans la partie 1.1 ont une place importante
dans le risque de plaies des voies biliaires. La vision limitée et la perte de sensation tac-
tile rendent plus difficile l’identification et la dissection des éléments pédiculaires. De
plus, les variations anatomiques des voies biliaires inter-patients et plus précisément
celles du canal cystique, illustrées figure 1.25, sont courantes et compliquent considéra-
blement la tâche du chirurgien [Way et al., 2003]. D’autre part, la majorité des patients
opérés ont présenté dans leur histoire clinique des épisodes d’infections (cholécystite)
ayant créer une ambiance inflammatoire complexifiant grandement le geste de dissec-
tion. Plusieurs études tendent à prouver que le manque d’expérience de l’équipe chi-
rurgicale [Moore and Bennett, 1995] mais aussi le non-respect du protocole de la tech-
nique opératoire [Archer et al., 2001] seraient également des facteurs non négligeables
des risques de lésions des voies biliaires.

FIGURE 1.25. – Variation anatomique du canal cystique [Samama, 2004]

- B - Prévention des plaies des voies biliaires

Les solutions actuelles pour l’identification et la prévention des plaies biliaires se ré-
sument en la cartographie des voies biliaires par imagerie (généralement fluoroscopie)
et le respect des règles de la routine intraopératoire “Critical View of Safety” [Strasberg
and Brunt, 2010] : elle consiste en la dissection méticuleuse de la partie supérieure du
triangle de Calot (voir figure A.3 Annexe A), au contact de la vésicule, car cette zone est
généralement dépourvue de structures délicates. En cas de difficulté, une cholangiogra-
phie devra être systématiquement réalisée. Elle consiste généralement en une injection
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de produit de contraste radiologique via un cathéter dans le canal reliant la vésicule bi-
liaire au canaux biliaires principaux permettant ainsi de visualiser les voies biliaires sous
radiographie.

Le débat demeure au sujet de la réalisation systématique ou non d’une cholangiogra-
phie peropératoire afin de prévenir des lésions biliaires [Ausania et al., 2012]. Certains
considèrent ce geste comme lourd, couteux, chronophage, et inutile pour les cholécys-
tectomie sans difficulté particulière.

Le vert d’indocyanine (présenté dans la partie 1.3.3) est un fluorophore qui se concentre
naturellement dans les voies biliaires après son injection en intra-veineuse permettant
de réaliser des cholangiographies fluorescentes. L’imagerie optique de fluorescence consti-
tue donc une alternative à la radiographie pour réaliser des cholangiographies non-
ionisantes et non-invasives [Sherwinter, 2012, Dip et al., 2014].

1.5.3 Objectifs et contributions

Dans le cadre d’une cholécystectomie, le système bimodal FluoMIS permettra de vi-
sualiser sous fluorescence les voies biliaires et plus précisément d’identifier le canal
cystique qui est souvent source de confusion. Cette information visuelle supplémen-
taire aidera le chirurgien dans la détermination de zones à opérer ou à éviter. Ces zones
peuvent être choisies, par exemple, comme le canal cystique ou le canal hépatique com-
mun. Le robot ViKY portant l’endoscope bimodal FluoMIS assurera une visualisation
stable et précise de la scène chirurgicale. Le robot de comanipulation Achille assistera,
quant à lui, le chirurgien en bloquant la position de l’instrument lorsque nécessaire ou
en filtrant et régulant dynamiquement ses mouvements grâce aux commandes élabo-
rées à l’ISIR.

Dans le cadre du projet FluoRoMIS, nos travaux permettront de fournir les primitives
de navigation (référencées image) nécessaires au guidage du robot de comanipulation.
Pour fournir ces primitives de navigation, il est nécessaire de connaître d’une part les re-
lations spatiales entre les différents systèmes et d’autre part la position des instruments
chirurgicaux par rapport aux structures anatomiques d’intérêt.

Il sera alors possible à terme de définir des zones d’évitement basées sur les informa-
tions extraites de l’image bimodale, de ralentir et d’assurer le geste du chirurgien aux
abord des zones sensibles (par exemple aux abords du canal hépatiques commun) ou
de bloquer l’instrument dans une position adaptée à la poursuite de l’opération (grâce
aux commandes du robot de comanipulation développées par l’ISIR) pour prévenir des
plaies biliaires lors de cholécystectomies.

Pour acquérir les primitives de navigation, nous proposons des approches permettant
de localiser les instruments chirurgicaux dans les images laparoscopiques et des struc-
tures anatomiques dans les images de fluorescence sans ajout de marqueur ou de lo-
calisateur. Ces structures anatomiques identifiées sous fluorescence peuvent être des
zones critiques à ne pas léser (par exemple : le canal hépatique commun) ou d’intérêt à
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réséquer ou conserver dans le champ visuel de l’endoscope (par exemple : le canal cys-
tique). Dans ces travaux, nous avons choisi de localiser et suivre le canal cystique dans
les images de fluorescence. À partir de ces informations visuelles, nous nous intéressons
à des méthodes permettant d’estimer les positions tridimensionnelles des instruments
et du canal cystique (présentées dans le chapitre 2).
Les primitives de navigation assurent alors la possibilité de définir des commandes pour
un robot porte-endoscope ou un robot porte-instrument afin d’améliorer la visualisa-
tion de la scène chirurgicale ou de guider le geste du chirurgien dans l’évitement ou le
positionnement des instruments chirurgicaux en fonction des structures anatomiques
d’intérêt. Pour nos travaux, nous utilisons un robot ViKY (présentés dans la partie 1.2.2)
pour manipuler l’endoscope bimodal FluoMIS (présenté dans la partie 1.3.3) et un autre
robot ViKY qui joue le rôle de porte-instrument. Nous proposons, de contrôler le robot
porte-endoscope ViKY par asservissement visuel à partir des informations extraites de
l’image bimodale afin de libérer l’assistant manipulant l’endoscope et d’apporter une
stabilité et des trajectoires fluides dans l’image endoscopique. Enfin, pour pouvoir gui-
der le robot de comanipulation, nous proposons une méthode permettant d’estimer la
relation géométrique entre le robot et la caméra endoscopique à partir de la localisation
des instruments (présentée dans le chapitre 3).
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2.1 Introduction

Dans ce chapitre, nous nous intéressons à l’exploitation de deux modalités d’imagerie :
endoscopie classique (dans le domaine du visible) et endoscopie de fluorescence (dans
le domaine de l’infrarouge), dans un environnement robotisé, afin de fournir au chi-
rurgien de nouvelles primitives de navigation dans la cavité abdominale. Pour pouvoir
fournir ces primitives de navigation (référencées image), il est nécessaire :

1. de connaître les relations spatiales entre le robot porte-endoscope, la caméra et
l’environnement (ce point sera traité dans la partie 2.2),

2. de connaître la position des instruments chirurgicaux dans les images endosco-
piques (ce point sera traité dans la partie 2.3)

3. et d’être capable d’identifier les structures pertinentes dans les images (de fluo-
rescence) (ce point sera traité dans la partie 2.4).

2.2 Calibrage d’un système

Une étape primordiale lors de l’utilisation d’un système composé d’une caméra et d’un
robot est le calibrage. L’objectif de ce calibrage est de pouvoir associer des mesures dans
l’image au repère de référence du robot. Pour cela, il est nécessaire de connaître le mo-
dèle de la caméra et de pouvoir localiser la caméra dans le repère du robot. Dans cette
partie, nous présentons quelques notions sur le calibrage d’un système de vision au sein
d’un environnement robotisé qui seront utilisées tout au long de ce manuscrit. Le ca-
librage ne faisant pas partie de ces travaux de recherche, les différentes méthodes de
résolution d’un problème de calibrage ne seront pas détaillées.

2.2.1 Calibrage d’une caméra

Le calibrage, appelé également étalonnage, d’un système de vision consiste à détermi-
ner un modèle géométrique permettant d’estimer la relation entre le monde tridimen-
sionnel (3D) et l’image bidimensionnelle (2D). Pour notre système de vision composé
d’une caméra CCD et d’un endoscope, nous utilisons un modèle simple et linéaire : le
modèle sténopé 1 appelé également le modèle à projection centrale [Faugeras, 1993].
Ce modèle permet de modéliser une caméra par une projection perspective. La modéli-
sation d’une caméra est alors obtenue par des changements successifs de repères entre
les référentiels monde Rw et image RI illustrés figure 2.1.

Le changement de repère permettant d’exprimer les coordonnées d’un point d’un objet
connues dans le repère monde Rw dans le référentiel Rc lié à la caméra est défini par :

Pc =c Tw Pw (2.1)

1. pin-hole en anglais
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FIGURE 2.1. – Illustration des différents changements de repères entrant en jeu dans
la modélisation d’une caméra

Soit :

Pc =
[

cRw
3×3 ctw

3×1
01×3 1

]
Xw

Yw

Zw

1

=


Xc

Yc

Zc

1

 (2.2)

avec Pw = [Xw ,Yw , Zw ]T les coordonnées 3D d’un point d’un objet dans le repère monde
Rw , Pc = [Xc ,Yc , Zc ]T les coordonnées du même point exprimées dans le repère caméra
Rc et cTw une matrice de transformation rigide homogène 4×4 composée d’une matrice
de rotation cRw et d’un vecteur de translation ctw = [tx ty tz ]T qui regroupe les para-
mètres extrinsèques de la caméra dans le repère caméra Rc . La matrice de rotation cRw

est définie selon les trois angles d’Euler par le produit matriciel de trois rotations suc-
cessives :

cRw = Rot (Z ,γ) Rot (Y ,β) Rot (X ,α) (2.3)

À partir d’un point 3D Pc(Xc ,Yc , Zc ) connu dans le référentiel de la caméra, il est pos-
sible d’exprimer ce même point en un point image dans le référentiel rétinien pr(x, y)
en utilisant les équations de projection perspective suivantes :

x = Xc f

Zc

y = Yc f

Zc

z = f

(2.4)

où f est la distance focale de la caméra entre le centre optique C et le plan image.
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En coordonnées homogènes et en introduisant un facteur multiplicatif s pour le passage
de R3 vers R2, le système 2.4 s’écrit :

s.

 x
y
1

=

 f 0 0 0
0 f 0 0
0 0 1 0




Xc

Yc

Zc

1

 (2.5)

Le changement de repère entre le référentiel rétinien Rr et le référentiel image RI illustré
figure 2.2 consiste à convertir un point pr en coordonnées métriques (mm) en un point
p du repère image en coordonnées pixelliques (pixels).

FIGURE 2.2. – Système de coordonnées CCD

Ce changement de repère donné par l’équation 2.6 est réalisé en introduisant les para-
mètres suivants :
– le facteur d’échelle horizontal ku (pixels/mm),
– le facteur d’échelle vertical kv (pixels/mm)
– et les coordonnées du point principal p0(u0, v0) correspondant à l’intersection de

l’axe optique avec le plan image. u
v
1

=

 ku 0 u0

0 kv v0

0 0 1


 x

y
1

 (2.6)

La matrice des paramètres intrinsèques de la caméra K permettant le passage du repère
de la caméra Rc au repère image RI est obtenue à partir des équations 2.5 et 2.6 de la
façon suivante :
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K =

 ku 0 u0

0 kv v0

0 0 1


 f 0 0 0

0 f 0 0
0 0 1 0

=

 ku f 0 u0 0
0 kv f v0 0
0 0 1 0

 (2.7)

En résumé, pour exprimer la relation entre le repère monde et l’image, il est nécessaire
de connaître le modèle sténopé global de notre caméra, composé de la matrice des pa-
ramètres intrinsèques K et de la matrice des paramètres extrinsèques cTw : u

v
1

=

 ku f 0 u0 0
0 kv f v0 0
0 0 1 0

[
cRw

3×3 ctw
3×1

01×3 1

]
Xw

Yw

Zw

1

 (2.8)

Soit :  u
v
1

= K3×4.cTw
4×4


Xw

Yw

Zw

1

= M3×4


Xw

Yw

Zw

1

 (2.9)

où M est la matrice de calibrage également appelée matrice de transformation perspec-
tive du système.

À partir du modèle sténopé complet, il est possible d’obtenir un système composé de 2n
équations pour n points connus dans le repère monde. Pour déterminer les douze in-
connues de la matrice de calibrage M, il faut donc en théorie au moins douze équations
soit six points non coplanaires du repère objet. La résolution du problème de calibrage
peut être réalisée avec des méthodes linéaires [Ito, 1990, O. and G., 1987]. Toutefois le
modèle sténopé de la caméra issu de l’équation 2.9 est considéré comme idéal, c’est
à dire comme une simple projection perspective. En réalité, l’utilisation d’un système
optique avec des lentilles imparfaites engendre souvent des distorsions géométriques.
Deux types de distorsion existent : distorsion radiale et distorsion tangentielle. Ces dis-
torsions sont prises en compte en recalant les points de l’image à une position com-
patible avec le modèle sténopé [Lenz and Tsai, 1988, Beyer, 1992]. L’ajout de termes
correctifs correspondant aux différents types de distorsion rend alors le modèle sténopé
de la caméra non-linéaire.

Pour déterminer les coordonnées 3D de points dans le repère objet (confondu avec le re-
père monde), une approche classique est d’utiliser une ou plusieurs prises de vue d’une
mire d’étalonnage (grille ou objet étalon) dont la géométrie est parfaitement connue.
Ces points appelés points de contrôle peuvent correspondre à plusieurs types de pri-
mitives (points, coins, intersections de droites). De nombreux travaux sur la résolution
du problème de calibrage en prenant en compte les distorsions ont été proposés [Tsai,
1987, Weng et al., 1992, Zhang, 2000]. Une étude comparative des approches de cali-
brage d’une caméra les plus utilisées est établie dans [Salvi et al., 2002]. En pratique,
nous utilisons l’approche de Zhang [2000] (voir partie 4.2.1).



62 Chapitre 2. Extraction d’informations visuelles dans des images endoscopiques

2.2.2 Calibrage caméra-robot

Le calibrage caméra-robot ou calibrage main-œil 2 consiste à déterminer la relation géo-
métrique entre l’effecteur du robot porte-endoscope et la caméra endoscopique embar-
quée sur le robot. Il s’agit donc d’estimer la transformation rigide (rotation et transla-
tion) X illustrée dans la figure 2.3 entre le repère de la caméra et le repère de l’effecteur
du robot. Cette transformation est obtenue en comparant les poses successives de l’ef-
fecteur du robot et de la caméra pour plusieurs configurations spatiales [Tsai and Lenz,
1989].

FIGURE 2.3. – Relation géométrique X entre le repère caméra Rc et le repère effecteur
du robot REF

Le problème de calibrage main-œil décrit par la figure 2.3 pour deux positions du robot
peut être formulé sous la forme d’un système de type AX = XB :

0TEF1Xc1Tw =0 TEF2Xc2Tw (2.10)

ou encore :

EF2T0
0TEF1X = Xc2Tw

wTc1 (2.11)

2. Hand-Eye en anglais
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Soient A =EF2 TEF1 et B =c2 Tc1 les transformations rigides correspondant respective-
ment au déplacement de l’effecteur du robot et au déplacement de la caméra entre deux
positions.
A, B et X sont des matrices homogènes 4×4 de la forme suivante :[

R3×3 t3×1

01×3 1

]
(2.12)

où R3×3 représente une matrice de rotation orthogonale et t3×1 est un vecteur de trans-
lation.

A est obtenue à partir du modèle géométrique du robot présenté dans l’annexe B per-
mettant pour chaque position du robot de déterminer les transformations rigides A1 =0

TEF1 et A2 =0 TEF2 entre le repère effecteur REF et le repère de référence R0 du robot. À
partir de A1 et A2, A est défini par :

A = A−1
2 A1 (2.13)

B est déterminée (par un calibrage) pour chaque position du robot en utilisant par
exemple une mire de calibrage fixe pour obtenir les transformations extrinsèques (voir
la partie 2.2.1) B1 =c1 Tw et B2 =c2 Tw entre le repère monde ou le repère mire Rw et le
repère caméra Rc . À partir de B1 et B2, B est défini par :

B = B2B−1
1 (2.14)

Les équations 2.11, 2.14 et 2.13 permettent pour deux positions successives du robot
d’établir le système suivant : {

A1X = XB1

A2X = XB2
(2.15)

Pour déterminer X, les transformations qui constituent le système 2.15 peuvent être dé-
composées en rotation et translation pour donner les deux systèmes suivants :

{
RA1RX = RXRB1

RA2RX = RXRB2
(2.16)

{
RA1tX + tA1 = RXtB1 + tX

RA2tX + tA2 = RXtB2 + tX
(2.17)

D’après 2.16 et 2.17, la transformation main-œil X peut être déterminée à partir d’au
moins trois acquisitions pour différentes positions du robot. De nombreux travaux sur
la résolution du problème de calibrage main-œil existent [Horaud and Dornaika, 1995,
Andreff et al., 1999, Daniilidis, 1999]. En pratique, nous utilisons la méthode proposée
par Zhao [2011] (voir partie 4.2.1).
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2.2.3 Vision stéréoscopique

Le modèle de la caméra présenté dans la partie 2.2.1 transforme tout point tridimen-
sionnel perçu par la caméra en un point bidimensionnel projeté dans l’image. La pro-
jection perspective dans l’image d’un objet tridimensionnel entraine donc une perte
partielle d’informations sur sa position : la profondeur. Cela signifie qu’un point pi dans
l’image peut correspondre à une infinité de points tridimensionnels situés sur la droite
projective (C,pi) comme illustré dans la figure 2.4.

FIGURE 2.4. – Perte de profondeur de l’objet tridimensionnel par la projection

L’information de profondeur peut être reconstituée à partir de plusieurs vues de la scène
pour différentes positions de la caméra. Ainsi, en utilisant au minimum deux images ob-
tenues de deux caméras ou de deux points de vue d’une même caméra, il est possible
de déterminer la position tridimensionnelle d’un point dans l’image par triangulation.
Ce processus est appelé vision stéréoscopique. Les relations géométriques entre deux
images d’un système stéréoscopique illustrées dans la figure 2.5 sont décrites par la géo-
métrie épipolaire [Longuet-Higgins, 1987].

- A - Géométrie épipolaire

Soient I1, I2 deux images issues de deux caméras (1 et 2) observant la même scène à des
positions différentes. p1, p2 représentent respectivement les positions des points cor-
respondant aux projections dans les images I1 et I2 d’un même point tridimensionnel
P. C1, C2 sont respectivement les centres optiques des caméras 1 et 2. Les points (p1,
p2, C1, C2, P) sont (par construction) coplanaires et appartiennent au plan épipolaire
Π. La contrainte de coplanarité ou dite épipolaire qui en résulte permet de contraindre
la recherche des correspondants possibles d’un point d’une image sur une droite dans
l’autre image. Ainsi, l’ensemble des points pouvant être associés à p1 dans l’image I2 se
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situe nécessairement sur la projection de la droite (C1, p1) appelée droite épipolaire d2.
Toutes les droites épipolaires de l’image I2 s’intersectent en un point correspondant à
la projection du centre optique C1 appelé épipole e2. De la même façon, le point dans
l’image I1 correspondant au point p2 se trouvera obligatoirement sur la droite épipolaire
d1 passant par l’épipole e1.

FIGURE 2.5. – Géométrie épipolaire

Le calibrage d’un système de vision stéréoscopique consiste à estimer les paramètres
intrinsèques définis par les matrices K1 et K2 et les paramètres extrinsèques correspon-
dant à la position et l’orientation relatives des deux caméras c1Tc2. Il existe de nom-
breuses méthodes pour estimer la géométrie épipolaire. Des synthèses de ces méthodes
peuvent être trouvées dans les travaux d’Hartley and Zisserman [2003] ou encore de
Zhang [1998]. Il est à noter que pour l’utilisation d’une caméra embarquée sur un robot,
la position et l’orientation relatives (paramètres extrinsèques) peuvent être aisément es-
timées à partir du modèle du robot et de la matrice main-œil définie précédemment.

- B - Estimation d’un point tridimensionnel

À partir des paramètres intrinsèques et extrinsèques d’un système stéréoscopique, il est
possible de rectifier une paire d’images en utilisant, par exemple, l’algorithme proposé
par Bouguet [Bradski and Kaehler, 2008]. Cette transformation appelée rectification épi-
polaire ou configuration parallèle consiste à modifier les plans images de façon à ce que
les lignes épipolaires soient confondues, parallèles et horizontales avec les lignes des
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images (voir figure 2.6). Le principe est de trouver les matrices de rotation R1 = RRect

appliquée pour la caméra 1 et R2 =c1 Rc2 RRect pour la caméra 2 de sorte à ce que leur axe
Xci soit aligné et que les épipoles soient rejetés à l’infini. Ainsi, comme l’illustre la figure
2.6, un point p1 dans l’image 1 et son homologue p2 dans l’image 2 se trouveront sur la
même ligne. Cette étape permet de faciliter la mise en correspondance en recherchant
des appariements sur des lignes horizontales de même ordonnée.

FIGURE 2.6. – Relation entre la disparité (x) et la profondeur (Z) pour une paire
d’images rectifiées

L’appariement de deux points p1, p2 permet de déterminer les coordonnées d’un point
P(X ,Y , Z ) dans l’espace par simple triangulation géométrique. Dans la configuration
"images rectifiées" illustrée figure 2.6, la différence entre les abscisses x1 et x2 des points
homologues p1 et p2 appartenant à la même ligne épipolaire est appelée disparité. La
profondeur recherchée pour déterminer la position 3D du point P est inversement pro-
portionnelle à cette disparité entre ces deux points.

Si nous appliquons le théorème de Thalès dans les triangles de la figure 2.6, nous obte-
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nons les relations suivantes : {
x1
X = x2

X−b = f
Z

y1

Y = y2

Y = f
Z

(2.18)

où f est la distance focale.

À partir de l’équation 2.18, nous en déduisons :
x1 = X f

Z
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(2.19)

Ainsi, de cette dernière équation, les coordonnées du point P dans l’espace peuvent être
déterminées par : 

X = x1
b
d

Y = y1
b
d

Z = f b
d

(2.20)

où d = x1−x2 représente la disparité et b est la distance entre les axes optiques des deux
caméras.

Remarque
Dans ce chapitre, les informations tridimensionnelles extraites des informations visuelles
dans les différentes modalités d’imagerie sont exprimées dans le référentiel de la ca-
méra. La caméra étant montée sur un robot porte-endoscope, le repère associé est mo-
bile. Selon les applications (par exemple : analyse du geste du chirurgien), il peut être in-
téressant d’exprimer toutes ces informations dans le repère de base du robot qui est un
référentiel fixe. Cette étape peut être réalisée via la transformation géométrique main-
œil (partie 2.2.2) et le modèle du robot (Annexe B).

2.3 Développement d’une méthode de suivi d’instruments
chirurgicaux à partir de l’image laparoscopique

Dans cette partie, nous présentons une méthode originale de localisation permettant
d’extraire des informations bidimensionnelles et tridimensionnelles des instruments
chirurgicaux, à partir du traitement de l’image endoscopique.

Cette méthode de localisation, nous permettra de :

– contrôler un robot porte-endoscope partir d’informations visuelles extraites des images
(ce point sera traité dans la partie 3.3),

– calibrer un système composé d’un robot porte-instrument et d’une caméra endosco-
pique à partir des informations 3D d’un instrument afin d’associer des mesures issues
des deux modalités d’imagerie (laparoscopique/fluorescence) au contrôle de l’instru-
ment (ce point sera traité dans la partie 3.4)
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– et de connaître la distance entre un instrument et une cible anatomique.

Les contraintes que nous nous sommes fixées pour développer cette méthode de loca-
lisation sont les suivantes :
Temps-réel : compatible pour l’acquisition et le traitement des informations en ligne
dans une boucle de commande d’asservissement de robots porte-endoscope et porte-
instrument ;
Précision : mesures reproductibles et suffisamment fines pour pouvoir développer des
lois de commande construites autour de ces mesures ;
Sensibilité : robuste aux conditions difficiles de la laparoscopie (luminosité, fumée, oc-
cultation) et aux changements de configuration du système (orientation de la caméra et
changement d’instrument) ;
Simplicité et transparence : aucun ajout de matériel, d’étape ou de coût supplémen-
taire à la procédure classique d’une chirurgie laparoscopique ;
Portabilité : applicable à différents instruments (de tailles et de couleurs variées) ou
systèmes caméra/endoscope.

2.3.1 Le suivi d’instruments chirurgicaux

La localisation des instruments chirurgicaux consiste à déterminer leur position et orien-
tation dans l’espace et/ou dans l’image, c’est une tâche importante pour de nombreuses
applications, parmi lesquelles, nous pouvons citer, par exemple :

– le contrôle de robots porte-endoscope et porte-instrument [Uecker et al., 1995, Krupa
et al., 2003],

– la réalité augmentée [Cano et al., 2008, Loukas et al., 2013],
– l’entrainement sur simulateurs pour l’apprentissage du geste chirurgical [Allen et al.,

2011, Zhou and Payandeh, 2014],
– ou encore l’analyse du geste chirurgical [Speidel et al., 2006, Wolf, 2013].

Les travaux de recherche relatifs à la localisation d’instruments peuvent être classés se-
lon deux grandes catégories : les méthodes basées sur des dispositifs de localisation et
les approches référencées image.

- A - Localisation des instruments par des dispositifs de localisation

Parmi les dispositifs de localisation, nous retrouvons les localisateurs optiques, électro-
magnétiques ou encore mécaniques. Une description de ces différentes systèmes est
présentée dans [Chmarra et al., 2007, Peters and Cleary, 2008].

Les localisateurs optiques composés de deux caméras infrarouges nécessitent l’utilisa-
tion de marqueurs visibles dans l’infrarouge. Ces marqueurs fixés sur l’objet à suivre
(instrument/camera) peuvent être actifs (diodes électroluminescentes) ou passifs (pas-
tilles rétroréfléchissantes). Connaissant la position d’un marqueur dans le repère image
de chaque caméra, il est alors possible de déterminer sa position tridimensionnelle par
stéréovision.
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Les systèmes optiques les plus courants sont l’Optotrak 3 et le Polaris 4 (société Northem
Digital).

Dans [Berkelman et al., 2002], un Polaris est utilisé pour suivre un corps rigide muni
de marqueurs passifs positionné sur un instrument pour pouvoir le suivre. Un calibrage
de type pivot [Lavallée et al., 1997] est réalisé pour connaître la position de la pointe
de l’instrument par rapport au repère lié au corps rigide. Plus récemment, Ren et al.
[2014] ont proposé une approche permettant de localiser un instrument chirurgical à
partir d’un corps rigide muni de marqueurs passifs et de deux capteurs Kinect (Micro-
soft) auxquels ont été ajoutées des diodes émettant dans l’infrarouge.

Ces approches (dépendante de la qualité du calibrage) sont suffisamment précises pour
localiser correctement un instrument chirurgical. Cependant, la mesure fournie par ce
genre de dispositifs est très sensible aux occultations ce qui implique de garder constam-
ment la ligne de vue entre le marqueur et le détecteur dégagée. Cette contrainte impor-
tante peut limiter l’utilisation de tels systèmes en routine clinique.

Il existe également des dispositifs utilisant d’autres technologies comme les localisa-
teurs électromagnétiques. Ces systèmes de localisation sont composés d’un générateur
magnétique trois axes (trois bobines) et de marqueurs magnétiques positionnés sur
l’objet d’intérêt. Ces marqueurs assurent la mesure du champ au point de réception par
un jeu de trois bobines. Parmi les dispositifs de localisation utilisant cette technologie,
nous trouvons le Fastrak 5 (Polhemus), l’Aurora 6 (société Northem Digital) ou encore
l’ICSAD (Imperial College London) [Sokollik et al., 2004].

Les localisateurs électromagnétiques sont moins précis que les localisateurs optiques
[Peters and Cleary, 2008] mais ils ont l’avantage d’être robustes aux occultations. Ce-
pendant, la mesure fournit par ces systèmes est très sensible aux interférences pouvant
provenir de matériaux ferromagnétiques [Poulin and Amiot, 2002] (table d’opération,
instruments chirurgicaux, dispositifs électroniques et électromécaniques).

L’utilisation de tels dispositifs en clinique reste délicate et plus particulièrement dans
le cadre d’une chirurgie assistée par des robots médicaux. Cependant, dans [Kenngott
et al., 2013], un dispositif Aurora a été utilisé pour évaluer la faisabilité de l’utilisation
d’un localisateur électromagnétique pour estimer la position des deux instruments d’un
robot Da Vinci. Cette étude a montré qu’il était possible d’utiliser de tels systèmes pour
localiser ces instruments, dans des conditions proches de celles rencontrées en clinique
avec des résultats relativement précis mais seulement dans un espace de travail limité
(190 mm).

Une autre approche rencontrée dans la littérature pour localiser des instruments chi-
rurgicaux est l’utilisation de dispositifs mécaniques. Ces systèmes mesurent la posi-
tion et l’orientation d’un instrument via des codeurs, des potentiomètres ou encore des

3. www.ndigital.com/msci/products/optotrak-certus
4. www.ndigital.com/msci/products/polaris-series
5. www.polhemus.com/motion-tracking/all-trackers/fastrak
6. www.ndigital.com/medical/products/aurora

www.ndigital.com/msci/products/optotrak-certus
www.ndigital.com/msci/products/polaris-series
www.polhemus.com/motion-tracking/all-trackers/fastrak
www.ndigital.com/medical/products/aurora
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capteurs optiques. Dans la description de [Chmarra et al., 2007], nous retrouvons, par
exemple, les systèmes ADEPT (université Dundee) [Hanna et al., 1996], TrEndo (univer-
sité de technologie Delft) [Chmarra et al., 2006] ou IOMaster5D et IOMaster7D (centre
de recherche Karlsruhe) [Maass et al., 2005]. Ces dispositifs ont été développés pour une
utilisation en laboratoire pour l’analyse du geste chirurgical sur banc d’entrainement et
ne sont pas compatibles avec la pratique clinique. Des systèmes robotisés tels que le Da
Vinci, le BlueDRAGON (université de Washington) [Rosen et al., 2002] et le RobIn Heart
(Fondation pour le développement en chirurgie cardiaque Zabrze) [Biradar and Rekha,
2013] peuvent également être rattachés à cette catégorie.
À partir de la cinématique de ces robots, il est possible d’estimer la position et l’orienta-
tion d’un instrument dans leur repère de référence. Pour cela, il est nécessaire de consi-
dérer la liaison entre l’effecteur du robot et la pointe de l’instrument comme rigide. Or,
la non-rigidité de cette liaison (flexion de l’instrument) ou des imprécisions dans les
positions articulaires ainsi que le nombre d’articulations peuvent augmenter considé-
rablement les erreurs dans l’estimation de la position et de l’orientation de la pointe de
l’instrument [Beasley et al., 2009]. Dans le cadre du robot Da Vinci, Kwartowitz et al.
[2009] ont présenté les résultats d’une estimation de ses erreurs intrinsèques relative-
ment importantes (10.6±22.9 mm).
D’autres technologies ont été investiguées et sont en cours d’évaluation pour la locali-
sation d’instruments : localisateurs acoustiques [Tatar et al., 2002], centrales inertielles
(accéléromètre, magnétomètre et gyroscope) [Ren and Kazanzides, 2012] ou encore des
systèmes utilisant une radio-identification (RFID) [Miyawaki et al., 2009].

Les approches basées sur des dispositifs de localisation impliquent l’ajout de matériel
ainsi qu’un coût accru de l’opération par rapport à la procédure classique. L’encombre-
ment apportés par ces approches peut interférer avec la routine clinique et poser des
problèmes d’ergonomie (par exemple : respect de la ligne de vue pour des localisateurs
optiques ou acoustiques). De plus, pour la majorité de ces systèmes, des marqueurs
doivent être positionnés sur les instruments pour permettre leur localisation. La mise
en œuvre d’un suivi lors d’une opération, en cas de changement répétitif d’instrument,
peut être difficile et poser des problèmes de stérilisation.

- B - Localisation des instruments par des méthodes basées image

Lors d’une chirurgie laparoscopique, le chirurgien opère en se référant aux informa-
tions fournies par l’image endoscopique. L’exploitation de la richesse de ces informa-
tions pour localiser les instruments dans l’image a fait l’objet de nombreux travaux.
Ces approches plus intuitives se confrontent néanmoins à un environnement complexe
lié aux conditions difficiles inhérentes à la laparoscopie. Ainsi, une méthode basée image
devra répondre à certaines contraintes et être robuste aux conditions d’illumination, à la
variation anatomique inter-patient ainsi qu’aux divers systèmes d’acquisition employés
(caméra, endoscope et source de lumière).
Les instruments laparoscopiques ont tous une forme similaire de type cylindrique mais
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peuvent être de couleur différente (verte/bleue, noire/métallique) selon le constructeur.
Cette dernière caractéristique constitue également une limite à laquelle les algorithmes
de localisation référencés image devront répondre.
Pour pallier toutes ces contraintes, ces méthodes de localisation d’instruments font ap-
pel à un large panel de techniques de traitement d’images et de suivi d’objet. Nous
n’aborderons pas ici tous ces aspects mais il est possible de trouver un descriptif dé-
taillé, sur l’ensemble des techniques relatives à la détection et au suivi d’objets, dans
une étude proposée par Yilmaz et al. [2006].

ï Localisation de marqueurs artificiels
Une première approche rencontrée pour déterminer la position et de l’orientation d’un
instrument dans l’image est d’utiliser des marqueurs artificiels. Ces marqueurs facilitent
considérablement l’extraction de l’instrument dans l’image. Dans [Wei et al., 1997], un
marqueur d’une couleur aisément identifiable (cyan) est positionné sur la partie dis-
tale de l’instrument à localiser dans l’image. Le marqueur est identifié à partir d’une
segmentation (17 Hz) dans le plan définit par le couple (Teinte, Saturation) de l’espace
colorimétrique TSL (Teinte Saturation Luminance).

Une approche similaire proposée dans [Tonet et al., 2005] permet d’estimer la pose
tridimensionnelle d’un instrument en déterminant sa profondeur à partir de la largeur
et de l’orientation des bords du marqueur.

Des marqueurs constitués de trois bagues ont également été utilisés dans [Zhang and
Payandeh, 2002]. La position de ces bagues de même dimension étant connue, la pose
tridimensionnelle de l’instrument est estimée à partir du modèle de la caméra.

Krupa et al. [2002a] ont conçu quant eux un support mécanique permettant de localiser
un instrument chirurgical par rapport à la surface d’un organe. Ce support est constitué
d’un laser permettant de projeter une structure composée de quatre points sur la sur-
face d’un organe et de trois diodes électroluminescentes positionnées sur l’extrémité de
l’instrument.

D’autres marqueurs visibles dans d’autres modalités d’imagerie qu’une caméra endo-
scopique classique ont été utilisés. Par exemple, Stoll et al. [2012] ont présenté une ap-
proche basée sur un marqueur hyperechogène positionné sur la partie distale de l’ins-
trument et une sonde échographique. La position et l’orientation tridimensionnelles de
l’instrument sont alors directement estimées en temps réel par une identification dans
le volume échographique.

Ces méthodes sont moins encombrantes que celles utilisant des dispositifs de localisa-
tion mais ne permettent pas d’utiliser le matériel standard de laparoscopie. Elles néces-
sitent l’ajout de marqueurs stérilisables et biocompatibles sur les instruments. De tels
marqueurs ont toutefois été utilisés dans [Bouarfa et al., 2012], pour suivre des instru-
ments dans des vidéos d’un essai sur animal. Ces méthodes ont l’avantage de faciliter
considérablement la phase de traitement d’images, mais la qualité de la mesure reste
très dépendante de la visibilité du marqueur. En cas d’occultation de celui-ci, il est im-
possible d’estimer la position ou l’orientation de l’instrument.



72 Chapitre 2. Extraction d’informations visuelles dans des images endoscopiques

ï Méthodes basées sur des critères de couleur et de forme
D’autres méthodes de localisation basées sur le traitement d’images endoscopiques sans
utiliser de marqueur ont donc été proposées. Ces méthodes utilisent généralement des
critères de couleur ou de forme pour segmenter les instruments dans les images. De
cette identification, la position 3D des instruments est obtenue à partir du modèle de la
caméra.

Une première approche rencontrée pour rechercher un instrument dans l’image en-
doscopique est d’utiliser les propriétés de sa couleur. Doignon et al. [2004, 2005] ont
présenté une méthode basée sur la combinaison des informations des canaux Teinte et
Saturation de l’espace colorimètrique TSL. Après une modification de la saturation, les
instruments laparoscopiques gris ou métalliques sont identifiés par une segmentation
(croissance de région) dans le plan (Teinte, Saturation modifiée). Toujours dans le plan
(Teinte, Saturation), Speidel et al. [2006, 2008], ont utilisé un classifieur bayésien préa-
lablement entrainé sur un grand nombre d’images de chirurgie pour extraire les régions
pouvant correspondre à un instrument du fond chirurgical. Dans [Ryu et al., 2013], une
classification K-moyennes permet de différencier les instruments du fond chirurgical à
partir de leur signature dans l’espace colorimétrique CIELab.

Des critères de forme peuvent également constituer une information supplémentaire
permettant une extraction plus robuste des instruments chirurgicaux de l’image. Ue-
cker et al. [1995] ont proposé, par exemple, une approche permettant de considérer la
forme allongée du manche d’un instrument (en l’approximant par une boîte englobante
rectangulaire ou trapézoïdale) pour le localiser parmi les régions potentielles obtenues
d’une segmentation utilisant un classifieur bayésien.

D’autres approches ont été proposées pour localiser les instruments en se basant sur
les propriétés de leurs bords. Dans [Climent and Climent, 2004], les bords d’un instru-
ment sont identifiés par la transformée de Hough [Hough, 1962] à partir de l’extraction
de l’orientation du gradient en chaque pixel de l’image. Après un filtrage de Sobel, dans
[Cano et al., 2006, 2008], les bords d’un instrument sont également détectés par la trans-
formée de Hough. Cette méthode permet de suivre deux instruments en réduisant les
angles accessibles pour la transformée de Hough. La pose 3D d’un instrument identifié
est ensuite estimée à partir de son modèle géométrique et celui de la caméra.

L’information fournie par le gradient peut être sensible au bruit dans l’image et aux va-
riations d’illumination. Ainsi, les méthodes basées sur la recherche des bords d’un ins-
trument à partir de l’information du gradient peuvent être sujettes à de fausses détec-
tions. Des contraintes telles que la réduction de l’espace de recherche, la restriction du
mouvement ou la connaissance de la position du point d’insertion peuvent être ajoutées
pour améliorer la robustesse de l’identification d’un instrument.

Voros et al. [2007] ont proposé, par exemple, une méthode permettant de localiser un
instrument en 2D en recherchant ses bords par la transformée de Hough à proximité du
projeté de son point d’insertion dans une image de gradient. Doignon et al. [2007] ont
également utilisé l’information du projeté du point d’insertion d’un instrument pour
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contraindre sa segmentation (croissance de région) dans l’image. La contrainte géomé-
trique du point d’insertion d’un instrument est aussi exploitée dans [Wolf et al., 2011].
Un modèle géodésique centré en ce point permet à l’aide d’un algorithme de CONDEN-
SATION (CONditional DENsity propagaTION) [Isard and Blake, 1998] de rechercher le
couple de droites représentant les bords de l’instrument dans l’image après un filtrage
de Canny [Canny, 1986] sur la saturation modifiée présentée dans [Doignon et al.,
2005]. La contrainte géométrique du point d’insertion améliore la robustesse des mé-
thodes de localisation d’instruments laparoscopiques. Cependant, dans la pratique cli-
nique, le mouvement du trocart, la variation d’insufflation et les mouvements du patient
peuvent influer sur la précision dans la localisation des instruments par ces approches.
L’algorithme de CONDENSATION a également été utilisé dans [Speidel et al., 2006]
pour suivre le centre de gravité des régions décrivant les instruments dans l’image. Dans
[Loukas et al., 2013], un filtre de Kalman [Kalman, 1960] sur les coordonnées des bords
d’un instrument permet de réduire l’espace de leur recherche par la transformée de
Hough. Une approche similaire est présentée dans [Zhou and Payandeh, 2014]. Après
une segmentation sur le canal rouge de l’image couleur (Rouge Vert Bleu) et un filtrage
de Canny, un filtre de Kalman sur les coordonnées de l’axe central de l’instrument dans
l’image est utilisé pour contraindre la recherche de ses bords.

ï Apprentissage statistique
Les méthodes actuelles s’orientent vers des techniques d’apprentissage automatique 7

pour localiser des instruments robotisés. Dans [Reiter et al., 2013], par exemple, la pose
tridimensionnelle d’un instrument d’un robot Da Vinci est estimée par stéréovision en
combinant les informations cinématiques du robot avec l’extraction de points d’intérêt
dans les images à partir des arbres décisionnels entrainé.
Allan et al. [2014] utilisent également des arbres décisionnels entrainés sur des critères
de forme et de couleur pour classer les pixels de l’image et déterminer la pose 3D d’un
instrument à partir de son modèle géométrique.
Ces techniques nécessitent une étape préalable d’entrainement avec un grand nombre
de données similaires aux conditions de chirurgie. Leur spécificité ne permet pas une
portabilité sur des systèmes plus légers ne disposant ni d’endoscope stéréoscopique ni
de dispositif robotisé portant l’instrument pour acquérir les mesures pertinentes. De
plus, ces dernières approches ont un temps de calcul considérable non compatible avec
des applications temps réel. D’autres méthodes plus rapides ont toutefois été propo-
sées par [Richa et al., 2011, Sznitman et al., 2012] pour détecter la pointe d’un instru-
ment dans des images de chirurgie rétinienne ou de laparoscopie. Bien que les mesures
obtenues par ces approches soient précises, seule l’information 2D de la pointe des ins-
truments est considérée.

7. machine learning en anglais
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- C - Principe de la méthode de suivi d’instruments chirurgicaux proposée

Nous proposons ici une méthode de localisation des instruments chirurgicaux sans l’uti-
lisation de marqueurs, basée uniquement sur l’analyse de l’image endoscopique. Nous
adoptons une approche basée image, en localisant par traitement d’images, les instru-
ments par des critères de forme et l’extraction de leurs bords. À partir du traitement de
l’image endoscopique, la pose 2D/3D de tous les instruments visibles est estimée en
temps-réel.
Le principe de notre méthode de détection consiste en :
– une première approximation "grossière" des régions correspondant à la présence po-

tentielle d’un instrument pour chaque image,
– un raffinement de la détection d’un instrument dans les régions identifiées (présenté

dans la partie 2.3.2)
– et une estimation de la pose 2D/3D de l’instrument détecté (présentée partie 2.3.4).

La stratégie de suivi choisie pour notre méthode est d’utiliser un estimateur statistique,
pour prédire la position d’un instrument et restreindre sa zone de recherche dans l’image
courante en fonction de l’état de sa localisation dans l’image précédente (partie 2.3.3).

2.3.2 Détection d’un instrument dans une image laparoscopique

Pour localiser un instrument dans l’image, une première étape consiste à segmenter
cette image pour extraire l’instrument de la scène chirurgicale. Cette étape primordiale
demeure complexe en raison des conditions difficiles inhérentes à la laparoscopie (va-
riation d’illumination, fumée, occultation). Les difficultés majeures pour ce type d’opé-
ration résident dans le choix d’un espace de couleur et d’un seuil pour la segmentation.
L’objectif de cette étape intermédiaire n’est pas de rechercher précisément l’instrument
dans l’image mais d’identifier l’ensemble des régions candidates pouvant le représenter.

- A - Choix d’un espace colorimétrique

L’image fournie par notre système d’acquisition est codée dans l’espace colorimétrique
RVB [Wyszecki and Stiles, 2000]. La sensibilité aux conditions d’illumination de cet es-
pace rend l’extraction d’informations visuelles difficile. Les travaux de Doignon et al.
[2004, 2005] ont présenté une segmentation d’un instrument chirurgical basée sur l’in-
formation de teinte et de saturation de l’espace colorimétrique TSL (Teinte, Saturation,
Luminance). Cette approche est reprise dans les travaux de Wolf [2013], en utilisant un
filtre de Canny [1986] sur la composante de la saturation modifiée présentée dans [Doi-
gnon et al., 2005] de l’espace de couleur TSV (Teinte, Saturation, Valeur) pour identifier
les bords d’un instrument. Ces travaux illustrent qu’il est préférable d’utiliser un autre
espace colorimétrique que le RVB permettant de décorréler l’illumination de la cou-
leur. En effet, les instruments chirurgicaux ayant une couleur bien distincte de la scène
chirurgicale (bleue/verte, noire, métallique), il est alors plus facile d’extraire des zones
d’intérêt sur les composantes de chrominance.
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Pour la segmentation des instruments chirurgicaux, notre premier choix s’est donc porté
sur les espaces de représentation TSL et TSV. Cependant, comme l’illustre la figure 2.7,
dans certaines conditions de chirurgie, ces modèles n’offrent pas une information assez
riche pour extraire un instrument chirurgical de l’image.

(a) (b) (c)

FIGURE 2.7. – Conversion d’une image de chirurgie laparoscopique dans les espaces
colorimétriques TSL et TSV (a) Exemple d’image endoscopique (b) et (c)
Représentation du canal de Saturation des espaces de couleur TSL et TSV.
Cette figure illustre que les espaces colorimétriques TSL et TSV ne sont
pas toujours appropriés pour bien distinguer un instrument de la scène
chirurgicale

D’autres modèles colorimétriques permettant de représenter l’information de couleur
séparément de l’information de la luminance ont été proposés par la commission in-
ternationale de l’éclairage (CIE) : CIExyY, CIELuv, CIELab. Ces espaces colorimétriques
sont tous définis à partir du modèle CIEXYZ. Ce modèle établi en 1931 est le premier
à introduire la notion de luminance sous sa composante Y. La luminance est définie en
fonction des composantes RVB auxquelles sont ajoutées des proportions tenant compte
de la sensibilité de l’œil humain de la façon suivante :

Y = 0.299R +0.587V +0.114B (2.21)

Le système CIEXYZ est obtenu en ajoutant deux autres composantes X et Z, indépen-
dantes de Y et à partir d’une transformation linéaire de l’espace RVB définie par : X

Y
Z

=

 Xr Xv Xb

Yr Yv Yb

Zr Zv Zb


 R

V
B

 (2.22)

où Xi , Yi , Zi sont les coefficients de la matrice de passage liés au blanc de référence.

Au vu des limites rencontrées avec les espaces de couleur TSV et TSL, notre choix s’est
donc porté sur l’espace colorimétrique CIELab. Ce modèle développé en 1976 par la CIE
est défini par trois composantes :

– la clarté ou la Luminosité “L” représente le pourcentage d’énergie lumineuse compris
entre 0 (noir) et 100% (blanc)
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– “a” et “b” sont les gammes de couleur du vert au rouge et du bleu au jaune définies
sur un intervalle [−120,120]

Le modèle CIELab est obtenu à partir du CIEXYZ par une transformation non-linéaire
de la façon suivante :

L = 116 f
(

Y
Yn

)
−16

a = 500
[

f
(

X
Xn

)
− f

(
Y
Yn

)]
b = 200

[
f
(

Y
Yn

)
− f

(
Z
Zn

)] avec f (t ) =
{

t
1
3 si t > ( 6

29

)3

1
3

(29
6

)2
t + 4

29 sinon.

où Xn , Yn , Zn sont les composantes du blanc de référence dans l’espace CIEXYZ.
Ce modèle perceptuellement uniforme couvre l’intégralité du spectre visible de l’œil
humain. La luminance Y telle que définie en 2.21 est ici remplacée par la luminosité
L correspondant à la sensibilité de l’œil pour l’intensité lumineuse. Le système CIE-
Lab peut être représenté en trois dimensions par un espace sphérique comme illus-
tré dans la figure 2.8a. Dans cet espace euclidien, deux couleurs proches en distance le
sont aussi pour la perception humaine. Ainsi, la différence de couleur entre deux points
P1(L1, a1,b1) et P2(L2, a2,b2) dans l’espace CIELab est donnée par :

∆Eab =
√

(∆L)2 + (∆a)2 + (∆b)2 (2.23)

où ∆L = L1 −L2, ∆a = a1 − a2 et ∆b = b1 −b2 sont respectivement les écarts de clarté,
chromatique rouge-vert et chromatique jaune-bleu. Ces deux points peuvent également
être exprimés par leurs coordonnées cylindriques (figure 2.8b) de la façon suivante :C1,2 =

√
a2

1,2 +b2
1,2

h1,2 = arctan
(

b1,2

a1,2

) (2.24)

où Ci représente le chroma et hi est l’angle de teinte.
La différence entre ces deux couleurs est alors obtenue par :

∆Eab =
√

(∆L)2 + (∆Cab)2 + (∆Hab)2 avec ∆Hab = 2
√

C1C2 sin

(
∆hab

2

)
(2.25)

où∆L, ∆hab = h1−h2 et ∆Cab =C1−C2 représentent respectivement les écarts de clarté,
de chroma et de teinte.
Pour que les variations de luminosité n’affectent pas le calcul de la distance euclidienne
entre deux pixels de couleur, il est possible d’exclure la clarté [Hani, 2014]. Ainsi, l’équa-
tion 2.25 devient :

∆E ′
ab =

√
(∆Cab)2 + (∆Hab)2 (2.26)

Les deux couleurs sont alors définies sur le plan décrit par le couple (chroma, teinte)
comme illustré dans la figure 2.9a.
Pour extraire un instrument de l’image endoscopique, nous proposons ici d’utiliser uni-
quement l’information fournie par la chromaticité (équation 2.24) du système CIELab.
Si nous considérons le plan chromatique illustré dans la figure 2.9b, les canaux a et b
ont une valeur :
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(a) Sphère Lab (b) Expression de deux couleurs [Hani, 2014]

FIGURE 2.8. – Représentation de l’espace colorimétrique CIELab

– élevée pour les couleurs chaudes qui peuvent être associées à celle de l’arrière plan
de la scène chirurgicale

– faible pour les couleurs froides généralement retrouvées pour les instruments laparo-
scopiques (bleue/verte ou noire/métallique).

(a) (b)

FIGURE 2.9. – Différence de couleurs entre deux points sans la luminosité dans
l’espace CIELab (a) Expression de deux couleurs dans le plan
teinte/chroma [Hani, 2014] (b) Représentation de la chromaticité de
l’espace CIELab
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Ainsi, dans l’image représentant la chromaticité, un instrument chirurgical sera tou-
jours de couleur sombre et distinct de l’arrière plan plus clair. La figure 2.10b représente
l’information de chromaticité de l’image convertie dans l’espace de couleur CIELab.

(a) (b)

FIGURE 2.10. – Conversion d’une image endoscopique dans l’espace colorimétrique
CIELab (a) Exemple d’une image endoscopique (b) Représentation de
la chromaticité issue du modèle CIELab

- B - Recherche de régions candidates dans une image

Pour extraire les régions susceptibles de correspondre à un instrument, une première
étape consiste en une binarisation de l’image représentant la chromaticité (figure 2.11b)
obtenue de l’opération 2.24 par la méthode d’Otsu [1979]. Cette méthode est basée sur
la recherche d’un seuil optimal permettant de séparer l’ensemble des pixels de l’image
en deux groupes distincts. L’analyse de l’histogramme de l’image permet de détermi-
ner ce seuil, de façon à ce que la variance de niveau de gris entre les deux groupes soit
maximale. Ainsi, l’image obtenue est constituée de deux classes représentant les régions
candidates en blanc et l’arrière-plan en noir (figure 2.11c).

Certaines régions appartenant à la première classe de l’image binaire peuvent être connec-
tées entre elles. L’interconnexion entre ces régions est souvent constituée de petits groupes
de pixels. Pour raffiner l’extraction de ces régions, la transformée en distance [Felzensz-
walb and Huttenlocher, 2004] de l’image binaire est appliquée. Le principe est de cal-
culer la distance euclidienne entre chaque pixel de l’image et son plus proche voisin
appartenant à l’arrière plan. Ainsi, le niveau de gris de chaque pixel de l’image obtenue
est proportionnel à la distance euclidienne calculée. Les groupes de pixels représentant
les connexions entre les régions ont alors tendance à avoir un niveau de gris relative-
ment bas (figure 2.11d). Pour supprimer ou épurer considérablement ces connections,
seuls les pixels ayant un niveau de gris supérieur à 80 % du niveau de gris maximum de
l’image sont conservés. Enfin, un filtre morphologique de type érosion avec un masque
structurant en forme de croix, achève de déconnecter les régions (figure 2.11e). La perte
d’informations engendrée par cette étape n’est pas problématique pour la suite et n’im-
pacte en rien la recherche de régions candidates de l’instrument.
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(a) (b) (c)

(d) (e) (f)

FIGURE 2.11. – Segmentation d’un instrument chirurgical (a) Exemple d’une image de
chirurgie laparoscopique (b) Représentation de l’information de chro-
maticité du système CIELab (c) Segmentation de l’image par la méthode
d’Otsu (d) Conversion de l’image binarisée en utilisant la transformée
en distance (e) Déconnexion des régions de l’image (f) Binarisation de
l’image

Une seconde étape consiste en l’extraction des contours des régions associées à la pre-
mière classe de l’image binaire. Ces contours correspondent aux points limites ayant
au moins un voisin appartenant à l’arrière-plan. Pour extraire les contours externes de
chaque région, nous utilisons l’algorithme d’analyse en composantes connexes à huit
voisins de Suzuki and be [1985]. Cet algorithme de suivi de contours fournit une liste
des structures représentant les frontières des différentes régions.

Les régions pouvant correspondre à la présence d’un instrument étant identifiées dans
l’image, nous nous intéressons, à présent, à leurs caractéristiques géométriques. Pour
connaître les propriétés géométriques de chaque contour correspondant à un objet dans
l’image, nous utilisons la méthode des moments [Teague, 1980]. Les moments d’un ob-
jet dans une image peuvent être définis de la façon suivante :

mi j =
w∑

x=0

h∑
y=0

xi y j I(x, y) (2.27)

où I(x, y) est l’intensité du pixel aux coordonnées (x, y) dans l’image et w, h sont les
dimensions de la boîte englobant l’objet.
À partir de l’équation 2.27, nous pouvons définir les coordonnées (xc , yc ) du centre de
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gravité d’un objet par :

(xc , yc ) =
(

m10

m00
,

m01

m00

)
(2.28)

où m00 est le moment d’ordre 0 et correspond pour une image binaire à l’aire de l’objet.
Les moments géométriques centrés peuvent alors être calculés par :

µi j =
w∑

x=0

h∑
y=0

(x −xc )i (y − yc ) j I(x, y) (2.29)

À partir de 2.29, les axes principaux de l’objet W et H peuvent être déterminés par :W = 2
√

λ1
µ00

H = 2
√

λ2
µ00

(2.30)

où λ1 et λ2 sont les valeurs propres du tenseur d’inertie de l’objet qui indique comment
la masse de l’objet est répartie par rapport aux axes de rotation. Il est défini par la ma-
trice de covariance suivante :

C =
[
µ20 µ11

µ11 µ02

]
(2.31)

Ainsi, λ1 et λ2 sont obtenues de la façon suivante :

λ1,2 = µ20 +µ02

2
±

√
4µ2

11 − (µ20 +µ02)2

2
(2.32)

Les axes principaux correspondent aux deux axes, majeur et mineur, d’une ellipse ou
d’une boîte englobante orientée illustrées figure 2.12 qui peuvent être utilisées comme
une approximation pour décrire un objet.

FIGURE 2.12. – Approximation d’un contour par une ellipse et sa boîte englobante
orientée

L’orientation de l’objet est déterminée par :

Θ= 1

2
arctan

(
2µ11

µ20 +µ02

)
(2.33)
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À partir de ces informations, nous pouvons définir un ensemble de caractéristiques
géométriques d’un objet dans l’image : son orientation, sa position et son rapport lon-
gueur/largeur. Pour restreindre le nombre de régions candidates, nous ne conservons
que les contours ayant une aire et un rapport longueur/largeur suffisants pour corres-
pondre à un instrument (figure 2.13). Les contours de petite taille (ayant une aire in-
férieure à 100 pixels) correspondent généralement au bruit dans l’image. De plus, les
instruments ayant une forme fine et allongée, nous nous attendons à ce que le contour
associé ait un rapport longueur/largeur supérieur à deux.

(a) (b) (c)

(d) (e) (f)

FIGURE 2.13. – Extraction de régions candidates (a) et (d) Exemple de deux images ex-
traites d’une procédure de rectopexie (b) et (e) Détection des contours
dans l’image segmentée (c) et (d) Résultats de l’extraction de régions can-
didates : en vert les régions considérées comme candidates pour repré-
senter un instrument et en rouge les régions rejetées

- C - Extraction des bords d’un instrument

Les régions candidates étant identifiées, l’objectif à présent est de pouvoir extraire préci-
sément un instrument visible dans l’image endoscopique par la recherche de ses bords.
Cette recherche est effectuée dans toutes les régions candidates permettant ainsi d’iden-
tifier celles pouvant correspondre à des instruments.

ï Détection des contours d’un instrument
Pour détecter les bords d’un instrument, nous adoptons une approche basée sur une ex-
traction fine de ses contours. Les méthodes classiques pour détecter les contours d’un



82 Chapitre 2. Extraction d’informations visuelles dans des images endoscopiques

objet dans une image reposent sur le calcul du gradient ou du laplacien de l’image. La re-
cherche de contours par le gradient consiste à déterminer les maximums locaux d’inten-
sité de la dérivé première de l’image. La détection de contours par le laplacien quant à
elle utilise la dérivé seconde de l’image pour rechercher les passages à zéro du laplacien
image. Deux opérateurs basés sur ces deux approches ont été appliqués sur une image
de chirurgie extraite d’une procédure de rectopexie : le filtre de Sobel (figure 2.14b) et
le filtre laplacien (figure 2.14c). Les images obtenues après filtrage dans la figure 2.14
illustrent que ces filtres très sensibles au bruit ne fournissent pas une information assez
riche pour extraire précisément les bords de l’instrument.

(a) (b) (c)

FIGURE 2.14. – Extraction de contours en utilisant les approches basées sur le gradient
et le laplacien image (a) Image extraite d’une procédure de rectopexie
(b) Détection de contour par le filtre Sobel (c) Détection de contours par
l’opérateur laplacien

Il existe d’autres filtres plus complexes basés sur la recherche de critères optimaux pour
détecter les contours d’un objet dans une image. L’un des plus connus et des plus uti-
lisés est le filtre de Canny [1986] construit autour du filtre de Sobel et permettant une
extraction optimale des contours selon les trois critères suivants :

– bonne détection (peu de faux positifs et peu de faux négatifs),
– bonne localisation (points de contours détectés aussi proches que possible des contours

réels)
– réponse unique (points de contours détectés qu’une seule fois).

Ce filtre utilise un seuillage par hystérésis qui nécessite le choix de deux seuils optimaux
pour une extraction précise des bords d’un instrument. Ces seuils peuvent être calculés
de façon automatique en début de procédure [Wolf, 2013]. Cependant, comme l’illustre
la figure 2.15, les conditions de la scène chirurgicale évoluant au cours d’une interven-
tion, les seuils déterminés initialement de façon manuelle ou automatique peuvent ne
plus être optimaux et entrainer de fausses détections.

Les conditions changeantes et difficiles de la chirurgie laparoscopique rendent l’extrac-
tion des bords d’un instrument par des méthodes classiques délicate.

Pour trouver une approche d’extraction de contours qui soit robuste aux conditions
de la chirurgie endoscopique, nous nous sommes intéressés à la géométrie des instru-
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ments. Un instrument chirurgical a une forme cylindrique très particulière, permettant
d’être compatible avec un trocart et de garantir ainsi l’étanchéité du pneumopéritoine.
Il apparaît dans l’image comme une structure de diamètre variable et de type tubulaire
ou tronconique selon la position et l’orientation relatives entre l’instrument et la ca-
méra endoscopique. Notre choix s’est donc porté sur des filtres basés sur l’observation
de structures linéaires et plus spécifiquement de structures tubulaires dans une image.
Nous retrouvons dans cette catégorie de filtres, les approches assez similaires de [Sato
et al., 1997, Lorenz et al., 1997, Frangi et al., 1998]. Ces filtres reposent sur la décom-
position multi-échelle de la matrice hessienne de l’image. Leur vocation première est
le rehaussement de structures anatomiques, généralement des artères ou des vaisseaux
sanguins, dans différentes modalités d’imagerie médicale (2D/3D).

Pour extraire les contours d’un instrument dans une image, nous avons choisi parmi ces
filtres d’implémenter la méthode de Frangi. Ce filtre est employé dans plusieurs travaux
en relation avec l’imagerie médicale pour, par exemple, améliorer le contraste de vais-
seaux sanguins pulmonaires [Lo et al., 2010], rétiniens [Lupascu et al., 2010], ou encore
rehausser des artères coronaires dans des images angiographiques [Habert et al., 2012].
Mais il est également utilisé dans d’autres domaines comme l’analyse de l’écriture [Da-
her, 2013] ou encore la détection de racines végétales [Mohammed Amean et al., 2013]
où les structures d’intérêt partagent les mêmes propriétés géométriques que des vais-
seaux sanguins ou des artères.

Son principe réside dans l’analyse des valeurs propres de la matrice hessienne compo-
sée des dérivées secondes partielles par rapport aux coordonnées de l’image en chaque
pixel. Dans une image, les valeurs de la dérivée seconde sont élevées aux abords de
structures linéaires et faibles pour des régions homogènes. Cependant, l’une des dif-
ficultés avec l’utilisation des dérivées secondes est une forte sensibilité au bruit. En pra-
tique, la matrice hessienne est obtenue par convolution avec des noyaux de filtres gaus-
siens permettant ainsi de lisser l’image et de réduire le bruit. Cette opération permet
également d’introduire l’analyse multi-échelle pour considérer des structures d’intérêt
de tailles variées.

Un noyau gaussien 2D d’écart type σ est défini par :

G(x, y,σ) = 1

2πσ2 e−
x2+y2

2σ2 (2.34)

La matrice hessienne Hσ d’un point p de coordonnées (x, y) dans l’image I pour une
échelle σ est alors déterminée par :

Hσ(x, y) =
∂2I(x,y)

∂2
x

∂2I(x,y)
∂x∂y

∂2I(x,y)
∂y∂x

∂2I(x,y)
∂2

y

 avec
∂2I(x, y)

∂2
i ∂

2
j

= ∂2G(x, y,σ)

∂2
i ∂

2
j

⊗ I(x, y) (2.35)

où ⊗ est l’opérateur de convolution.

Les valeurs propres λ1 et λ2 (tel que |λ1| É |λ2|) de la matrice hessienne sont ensuite
calculées de la même façon qu’en 2.32. À partir des rapports entre ces valeurs propres, il
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est possible de dresser un bilan, illustré dans le tableau 2.1, des structures pouvant être
observées.

Tab. 2.1. – Interprétation des structures linéaires possibles dans une image à partir
des valeurs propres de la matrice hessienne avec P=valeur petite, E=valeur
élevée et +/- le signe selon la condition |λ1| É |λ2| [Daher, 2013]

λ1 λ2 Structure

P E- linéaire claire sur fond sombre

P E+ linéaire sombre sur fond clair

P- E- “blob” clair sur fond sombre

P+ P+ “blob” sombre sur fond clair

Les instruments chirurgicaux dans l’image de chrominance (2.10b, 2.11b) apparaissent
de couleur sombre alors que le fond de la scène chirurgicale est de couleur plus claire.
En se référant au tableau 2.1, seuls les pixels de l’image ayant des valeurs propres de la
matrice hessienne respectant la condition {λ1 = P , λ2 = E+} seront considérés.

Les valeurs propres de la matrice hessienne en un point peuvent décrire les axes princi-
paux d’une ellipse. L’axe correspondant à la plus petite valeur propre λ1 est défini dans
la direction tangentielle de la structure. L’axe décrit par la plus grande valeur propre λ2

est quant à lui orienté dans la direction normale de la structure. Pour des structures li-
néaires telles qu’un instrument chirurgical, l’intensité dans la direction tangentielle ne
varie pas ou très peu, alors que dans la direction normale l’intensité subit une grande
variation aux abords de l’interface instrument/scène chirurgicale. La méthode de Frangi
utilise alors un paramètre RB = |λ1

λ2
| similaire au facteur d’excentricité d’une ellipse, basé

sur le rapport entre les deux valeurs propres de la matrice hessienne. De la même façon,

un autre paramètre S =
√
λ2

1 +λ2
2 correspondant à la norme de Frobenius est défini.

Pour les points de l’image décrivant les bords d’un instrument, la valeur de λ2 sera rela-
tivement élevée impliquant également une valeur élevée pour le paramètre S.

Ainsi, la fonction du filtre de Frangi pour un point de l’image à une échelle σ est définie
par : 0 si λ2 < 0

V0(σ) = exp(− R2
B

2β2 )(1−exp(− S2

2c2 )) sinon
(2.36)

où β et c sont les paramètres permettant d’ajuster la sensibilité du filtre.

La valeur V0 correspond à la réponse maximale du filtre pour l’ensemble des valeurs
d’échelles σ choisies.

Pour notre application, la segmentation d’un instrument pourrait être réalisée via ce
filtre. Cependant, le diamètre d’un instrument varie d’une image à l’autre et il serait dif-
ficile de définir un paramétrage précis pour permettre une extraction robuste. De plus,
convoluer l’image avec de gros noyaux gaussiens serait trop gourmand en temps de cal-
cul et ne répondrait pas aux contraintes de temps réel que nous avons.
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L’influence des paramètres du filtre pour l’extraction des bords d’un instrument dans
l’image est étudiée dans la partie résultat 4.2.2.
Nous choisissons donc d’utiliser ce filtre pour une seule échelle. Nous déterminons une
valeur deσ faible (σ= 1) pour extraire uniquement les contours des structures linéaires.
L’avantage majeur de cette approche est qu’elle peut être appliquée pour différentes
conditions de chirurgie (figure 2.15) sans ajustement des paramètres du filtre.

(a) (b) (c)

(d) (e) (f)

(g) (h) (i)

FIGURE 2.15. – Extraction des contours d’un instrument (a) et (b) Deux images d’une
même chirurgie extraites à des intervalles de temps différents (c) Image
extraite d’une autre chirurgie (d), (e) et (f) Détection des contours dans
les images (a), (b) et (c) par le filtre de Canny avec les seuils SB = 30 et
SH = 90 (h), (i) et (j) Détection des contours par le filtre de Frangi dans
les images (a), (b) et (c) avec les paramètresσ= 2 (pour une bonne visua-
lisation), β= 1 et c = 0.3max(S)
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ï Identification des bords d’un instrument
Une première étape consiste à chercher la boîte englobante orientée de l’ellipse approxi-
mant chaque contour de l’image binaire (voir figure 2.12). Pour prendre en compte la
perte d’informations engendrée par l’étape de déconnexion des régions dans l’image bi-
naire et s’assurer que les bords de l’instrument soient bien présents dans la boîte, nous
augmentons la taille de chaque boîte.

Une boîte définit alors une région dans laquelle les bords d’un instrument seront recher-
chés dans l’image filtrée par l’algorithme de Frangi. Pour cela, elle est dans un premier
temps, divisée en deux parties dans le sens de la longueur (figure 2.18b). Ensuite, pour
ne conserver que les informations de l’image de Frangi contenues dans ces deux par-
ties, deux masques binaires de forme rectangulaire ayant pour coordonnées les quatre
coins de chaque demi-boîte sont appliqués sur l’image. À partir de cette opération, deux
images sont obtenues : l’image de la partie supérieure et l’image de la partie inférieure
de la boîte. Il est alors possible de rechercher les bords supérieur et inférieur d’un ins-
trument séparément.

La transformée de Hough [1962] est appliquée simultanément sur les deux images, pour
déterminer deux ensembles de droites candidates décrivant les bords d’un instrument.
L’algorithme de Hough est basé sur le paramétrage d’une droite dans l’image selon ses
coordonnées polaires (figure 2.16). Une droite située à une distance ρ du centre de
l’image et orientée d’un angle θ par rapport à l’axe des abscisses (voir figure 2.16) est
définie par :

ρ = x cos(θ)+ y sin(θ) (2.37)

FIGURE 2.16. – Paramétrisation d’une droite dans l’espace de Hough

Un point de coordonnées (x, y) dans l’image vérifiant l’équation 2.37 appartient à la
droite associée au couple (θ,ρ). L’ensemble des droites passant par un point dans l’image
peut être déterminé en faisant varier θ de 0 à π. Dans l’espace de Hough, cet ensemble
de droites est représenté par une sinusoïde unique. Les courbes correspondant à plu-
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sieurs points d’une même droite dans l’image se coupent en un point de coordonnées
(θ, ρ) dans l’espace de Hough. Il est donc possible de déterminer les droites principales
de l’image (correspondant à un grand nombre de points alignés), en recherchant les
couples (θi , ρi ) associés au plus grand nombre d’intersections de courbes dans l’espace
de Hough.
En pratique, l’algorithme de Hough utilise une matrice d’accumulation de dimension
(n, m), où n et m correspondent respectivement aux nombres de valeurs possibles de ρ
et de θ. Pour chaque droite (θ, ρ) passant par un point dans l’image, l’élément corres-
pondant de la matrice d’accumulation est incrémenté. Les éléments de la matrice ayant
une valeur élevée représentent les droites principales de l’images. Un seuil peut alors
être fixé pour ne sélectionner que les droites passant par un nombre de points dans
l’image satisfaisant le critère de recherche.
Pour rechercher les droites pouvant correspondre aux bords d’un instrument, un seuil
relativement bas de sélection des droites identifiées par la transformée de Hough est
choisi. Ceci, nous permet de récupérer un grand nombre de droites candidates classées
selon le nombre de points associés. Parmi ces droites, seules les deux premières (ayant
le plus grand nombre de votes) de chaque côté de l’instrument sont conservées. Nous
utilisons, à présent, les caractéristiques géométriques de la boîte englobante orientée
pour identifier les deux droites candidates compatibles pour représenter un instrument
chirurgical (comme illustré dans la figure 2.17).

FIGURE 2.17. – Méthode pour identifier les deux bords d’un instrument dans une ré-
gion candidate

Nous cherchons itérativement à identifier un couple composé de deux droites apparte-
nant respectivement à la partie supérieure et inférieure de l’instrument. Un couple est
considéré comme compatible pour représenter un instrument si les droites associées
respectent les conditions suivantes :
– une orientation proche de celle de la boîte englobante (< 5°)
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– et au centre de la boîte, une distance les séparant d’au moins la moitié de la largeur
de la boîte.

Si aucun couple de droites candidates ne satisfait ces conditions, nous considérons que
la détection des bords d’un instrument a échoué et que la région associée à la recherche
ne contient pas d’instrument. Lorsqu’un couple de droites candidates est trouvé (figure
2.18c), les informations géométriques (positions, orientation, largeur, longueur) de l’el-
lipse approximant le contour sont enregistrées pour permettre de rechercher la position
de l’instrument correspondant dans l’image suivante à partir de l’algorithme de suivi
présenté dans la section suivante 2.3.3.

(a) (b) (c)

FIGURE 2.18. – Extraction des bords d’un instrument (a) Image extraite d’une procé-
dure de rectopexie (b) Boîte englobante en rouge permettant de recher-
cher le bord supérieur et le bord inférieur de l’instrument séparément (c)
Lignes en bleu correspondant aux bords de l’instrument détectés

2.3.3 Suivi d’un instrument chirurgical

Les étapes précédentes ont présenté l’approche développée pour extraire un instrument
chirurgical de l’image endoscopique. À présent, l’objectif est de pouvoir suivre cet ins-
trument au cours de l’intervention. Pour cela, nous adoptons une approche d’estima-
tion statistique basée sur l’utilisation d’un filtre de Kalman [1960]. Son principe réside
dans l’estimation de l’état d’un système à partir de l’estimation de l’état précédent et
des mesures courantes. Ainsi, ce filtre va nous permettre de prédire la position d’un ins-
trument et d’estimer la région de confiance dans laquelle le rechercher dans l’image
courante, à partir de sa détection et de ses informations mesurées dans l’image précé-
dente.

- A - Principe du filtre de Kalman

L’estimateur de Kalman peut être défini à partir des équations d’état décrivant le modèle
dynamique et le modèle d’observation du système de la façon suivante :{

xk+1 = Fk xk +Vk

zk = Hk xk +Wk

(2.38)
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où xk de dimension x × 1 est le vecteur d’état du système à l’instant discret k, Fk de
dimension x×x représente la matrice de transition d’état reliant les états du système aux
instants k et k +1, Hk de dimension z × x est la matrice de mesure reliant l’information
mesurable à l’état du système et Vk , Wk modélisent respectivement les bruits additifs
d’état et de la mesure.

V et W sont des bruits blancs gaussiens de moyenne nulle indépendants entre eux. Ils
suivent une distribution normale définie par :{

V ∼ N (0,QV)

W ∼ N (0,QW)
(2.39)

où QV
v×v et QW

w×w sont respectivement les matrices de covariance d’état et de mesure.

Le filtre de Kalman est un estimateur récursif composé de deux étapes : la prédiction
et la mise à jour. La phase de prédiction consiste à déterminer le vecteur d’état estimé
prédit x̂k+1|k à partir du vecteur d’état estimé x̂k|k . Ainsi, en utilisant uniquement la pre-
mière équation de 2.38, nous obtenons :{

x̂k+1|k = Fk x̂k|k
Pk+1|k = Fk Pk|k FT

k +QV
k

(2.40)

où Pk+1|k = E [(xk+1 − x̂k+1|k )(xk+1 − x̂k+1|k )T |zk ] est une estimation de la matrice de co-
variance de l’état estimé.

Ensuite, à partir de cet état prédit, l’innovation ηk+1 correspondant à la différence entre
la mesure estimée et la mesure effective est donnée par :{

ηk+1 = zk+1 − ẑk+1|k
Qη

k+1 = Hk+1Pk+1|k HT
k+1 +QW

k+1

(2.41)

où ẑk+1|k = Hk+1x̂k+1|k est la mesure estimée pour l’état prédit (équation 2.40) et Qη

k+1
est la matrice de covariance de l’innovation. Enfin, en tenant compte des observations à
l’instant courant, la phase de mise à jour permet de corriger l’état prédit pour avoir une
estimation plus précise. {

x̂k+1|k+1 = x̂k+1|k +Kk+1ηk+1

Pk+1|k+1 = Pk+1|k +Kk+1Qη

k+1KT
k+1

(2.42)

où Kk+1 = Pk+1|k HT
k+1Qη−1

k+1 est le gain de Kalman, x̂k+1|k+1 représente l’état estimé cor-
rigé et Pk+1|k+1 est la matrice de covariance de l’état estimé corrigé.

- B - Le filtre de Kalman appliqué au suivi d’instruments

La détection d’un instrument chirurgical présentée dans la section 2.3.2 est basée sur les
propriétés géométriques de l’ellipse approximant chaque contour correspondant à une
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région candidate pour décrire un instrument dans l’image. L’identification de cet instru-
ment est réalisée en recherchant ses bords dans chacune des régions. Nous choisissons
d’utiliser ces informations géométriques pour construire le vecteur d’état du filtre de
Kalman associé, pour chaque instrument identifié. Ainsi, à partir des équations 2.28,
2.33 et 2.30, le vecteur d’état initial pour un instrument détecté est défini par :

x0 = [xc0 yc0 vx0 vy0 W0 H0 Θ0]T (2.43)

où xc0 , yc0 sont les coordonnées dans l’image du centre de gravité de l’ellipse approxi-
mant le contour de l’instrument détecté, W0, H0 sont respectivement les axes princi-
paux correspondant à la longueur et à la largeur de l’ellipse, Θ0 représente l’orientation
de l’ellipse et vx0 , vy0 sont respectivement les vitesses de l’objet selon les axes x et y de
l’image estimé à partir de xc0 et yc0 .
La matrice de covariance initiale P0 pour le vecteur d’état initial défini en 2.43 est choisie
comme étant une matrice identité I7×7.
Nous supposons que le temps d’échantillonnage ∆t de notre système est suffisamment
petit pour considérer que le mouvement d’un instrument entre deux images est linéaire
à vitesse constante. Ainsi, à partir du modèle dynamique 2.38, le vecteur d’état prédit
perturbé par un bruit gaussien Vk sous forme matricielle est donné par :

xk+1 =



1 0 ∆t 0 0 0 0
0 1 0 ∆t 0 0 0
0 0 1 0 0 0 0
0 0 0 1 0 0 0
0 0 0 0 1 0 0
0 0 0 0 0 1 0
0 0 0 0 0 0 1


xk +Vk7×1 (2.44)

Nous définissons également le vecteur de mesure qui ne prend en compte que les com-
posantes géométriques du vecteur d’état, de la façon suivante :

zk = [xc yc W H Θ]T (2.45)

où xc , yc est le centre de gravité de l’ellipse approximant le contour de l’objet détecté et
W , H ,Θ sont respectivement les axes principaux et l’orientation de l’ellipse. À partir du
modèle d’observation de l’équation 2.38, le vecteur de mesure d’un objet perturbé par
du bruit gaussien Wk est donné sous sa forme matricielle par :

zk =


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

+Wk5×1 (2.46)

À partir de la prédiction donnée par le filtre de Kalman (boîte englobante orientée),
nous définissons une région d’intérêt (boîte englobante droite), illustrée dans la figure
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2.19), dans laquelle l’instrument sera recherché dans l’image binaire. La restriction de
la recherche de l’instrument dans une région d’intérêt plutôt que dans l’ensemble de
l’image, nous permet d’améliorer la robustesse du suivi en éliminant les fausses détec-
tions possibles dans le reste de l’image.
La première étape de l’algorithme de détection (partie - B -) est ensuite de nouveau
appliquée uniquement dans cette zone de recherche pour détecter l’instrument. Les
vecteurs de mesure zi

k+1 de chaque instrument candidat restant sont ensuite construits
pour déterminer le degré de similarité avec les composantes géométriques du vecteur
d’état prédit ẑk+1|k (équivaut à ẑk+1|k = Hk x̂k+1|k ). Pour calculer la similarité entre deux
vecteurs, nous utilisons la mesure cosinus. La mesure cosinus ou la similarité cosinus
consiste comme son nom l’indique à déterminer le cosinus de l’angleΦ entre deux vec-
teurs pour décrire leur degré de ressemblance. Elle est définie par :

Si = cos(Φi ) = zi
k+1ẑk+1|k

||zi
k+1|| ||ẑk+1|k ||

avec Si ∈ [−1,1] (2.47)

où Si est le coefficient décrivant le degré de similarité entre le vecteur de mesure zi
k+1

associé à l’objet i et les composantes géométriques du vecteur d’état prédit ẑk+1|k . L’ob-
jet i est considéré comme identique à la prédiction du Kalman si Si = 1 (vecteurs coli-
néaires). Ce coefficient peut être normalisé de la façon suivante :

Ŝi = 1− 2arccos(Si )

π
avec Ŝi ∈ [0,1] (2.48)

De cette dernière équation, les objets de l’image ayant une similarité d’au moins 80%
de l’état prédit sont conservés. Dans la majorité des cas, cette dernière opération suffit
à discriminer l’ensemble des objets de celui correspondant à l’instrument. Cependant
plusieurs objets d’une même région d’intérêt peuvent répondre aux critères discrimi-
nants précédemment définis.
La seconde étape de détection qui consiste à identifier les bords d’un instrument dans
une image présentée dans la partie - C - est ensuite appliquée. Une fois les bords de l’ins-
trument identifiés dans l’image, les propriétés géométriques de l’ellipse approximant le
contour associé sont utilisées pour l’étape de mise à jour du filtre de Kalman. Si la seg-
mentation n’a pas fonctionné ou qu’aucun bord n’est trouvé (croisement d’instruments,
résidus sur l’instrument, occultation), les bords de l’instrument sont recherchés directe-
ment à partir des informations issues du vecteur d’état prédit par le filtre de Kalman. La
mise à jour sera alors effectuée à partir du vecteur d’état prédit. Dans le cas de plusieurs
échecs de détection successifs, l’algorithme est réinitialisé à la phase de détection dans
toute l’image.
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(a) t0 (b) t5 (c) t10

(d) t60 (e) t80 (f) t100

FIGURE 2.19. – Suivi d’un instrument dans une séquence d’images avec le filtre de Kal-
man (a), (b), (c), (d), (e) et (f) Images extraites d’une chirurgie laparo-
scopique à des intervalles de temps différents. Dans les images, la boîte
verte représente la zone de recherche de l’instrument, les axes et le centre
de l’ellipse prédite par le filtre de Kalman sont en rouge et les axes et le
centre de l’ellipse approximant le contour de l’instrument sont en vert.

2.3.4 Estimation de la pose 3D d’un instrument

Cette section reprend une partie des travaux de thèse de Wolf [2013]. Elle consiste en
la détermination de la pose tridimensionnelle d’un instrument, à partir de ses informa-
tions dans l’image, de son modèle et des paramètres intrinsèques de la caméra.
Les deux bords d’un instrument identifiés définissent deux plans tangents

∑
i dans l’es-

pace, passant par le centre optique de la caméra C (voir figure 2.20a). Ces deux plans
peuvent être construits en connaissant deux points pi1 et pi2 dans l’image de chaque
bord de l’instrument et le modèle de la caméra. Ils sont exprimés à partir d’un couple
(C, ni), où ni est la normale au plan

∑
i définie par :

ni =
−−−→
Cpi1 +−−−→

Cpi2∥∥∥−−−→Cpi1 +−−−→
Cpi2

∥∥∥ (2.49)

où
−−→
Cpij est la droite correspondant à la projection inverse du point pij passant par le

centre optique de la caméra et coupant le plan image au point pij de coordonnées (x, y).
Son vecteur directeur X est déterminé de la façon suivante :

X = nu ∧nv (2.50)
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avec

{
nu = KT

1 −xKT
3

nv = KT
2 −yKT

3

où Ki est la i ème ligne du modèle de la caméra K définie en 2.7.

L’intersection de ces deux plans est une droite D : (C,e1) parallèle à l’axe central de l’ins-
trument passant par le centre optique de la caméra avec son vecteur directeur norma-
lisé e1 = n1∧n2

‖n1∧n2‖ . Cette droite définit la direction de l’axe central de l’instrument dans
l’espace. Pour décrire complètement l’orientation de l’instrument dans l’espace, il est
nécessaire de connaître un point de passage P de l’axe principal de l’instrument. Pour
cela, l’instrument est, dans un premier temps, modélisé comme étant un cylindre de
rayon ρ, illustré, dans la figure 2.20b. Ensuite, dans le plan perpendiculaire de l’axe de
l’instrument passant par le centre optique de la caméra, le point de passage peut être
calculé en respectant la condition suivante :

λm1 −ρn1 =λm2 +ρn2 (2.51)

où mi = e1∧ni etλ est la distance du centre optique aux points tangents Si. Enfin, à partir
de l’équation 2.51, λ peut être déterminé permettant ainsi de connaître la position de
l’axe central de l’instrument au point P de la façon suivante :

−→
CP =λm1 −ρn1 = ρ

‖n1 +n2‖2

(m1 −m2).(n1 +n2)
m1 −ρn1 (2.52)

(a) (b)

FIGURE 2.20. – Estimation de la pose d’un instrument dans l’espace (a) Représentation
géométrique d’un instrument dans l’espace (b) Position d’un instrument
dans l’espace

Il est alors possible de rechercher la position de la pointe de l’instrument tim dans l’image
de Frangi, le long de la projection de son axe central (P,e1).

Nous considérons que la position de la pointe de l’instrument dans l’image correspond
au centre du groupe de pixels ayant une valeur en niveau de gris supérieure à la valeur
moyenne de tous les pixels de l’axe de recherche. En d’autres termes, nous recherchons
l’extrémité du bord de l’instrument dans l’image de Frangi comme illustré dans la figure
2.21b. La position tridimensionnelle de la pointe de l’instrument T est alors déterminée
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en recherchant le point d’intersection entre la droite (P,e1) et la droite (C,tim) corres-
pondant à la projection inverse du point tim.

(a) (b) (c)

FIGURE 2.21. – Exemple de détection de la pointe d’un instrument (a) Bords de l’instru-
ment détectés (b) Détection de la pointe de l’instrument (en vert) le long
de la projection de l’axe central de l’instrument (en rouge) (c) Détection
finale de l’instrument dans l’image

Remarque

Pour calculer la pose 3D de l’instrument, nous avons repris l’approche présentée dans
[Wolf, 2013]. Ces travaux reposent sur l’utilisation de la contrainte du point d’insertion.
Pour déterminer ce point, un calibrage initial basé sur une méthode de pivot est réa-
lisé en début d’intervention. Cette étape supplémentaire peut rapidement devenir fas-
tidieuse lors de l’utilisation de plusieurs instruments. Les contraintes physiques exer-
cées sur le trocart de l’instrument et les pressions inégales dans la cavité abdominale
au cours d’une opération rendent également les approches basées sur l’utilisation d’un
point “fixe” délicates. De plus, si l’endoscope est déplacé ou retiré du trocart pour net-
toyer la lentille, comme il est courant lors d’une intervention, ce calibrage n’est alors
plus valable. De la même façon, si un robot porte-endoscope est utilisé, le point d’in-
sertion peut être recalculé en cas de déplacement de la caméra mais sa précision sera
dépendante de celle, du calibrage Hand-Eye (partie 2.2.2) et des modèles de la caméra
et du robot. En effet, la variation de la position du point d’insertion entraine une perte
conséquente de précision sur l’estimation de l’orientation de l’instrument. C’est pour-
quoi, nous proposons ici de ne plus utiliser le point d’insertion comme contrainte, mais
uniquement un point de l’axe central, offrant ainsi plus de flexibilité en cas de forts dé-
placements du point d’insertion de l’instrument. Ceci nous permet également de sup-
primer la phase de calibrage en début d’opération et de connaître la pose 3D de l’ins-
trument dès la première itération. Le point d’insertion peut néanmoins être intéressant
dans un environnement robotisé pour estimer la transformation entre un robot porte-
endoscope et un robot porte-instrument. Dans notre algorithme, il peut être calculé en
ligne en tâche de fond à partir de l’axe central et du point de passage d’un instrument.
Cette approche est traitée dans la partie 3.4.1.
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2.4 Développement d’une méthode de suivi de cibles
anatomiques à partir de l’image de fluorescence

Dans cette partie, nous nous intéressons à l’information de fluorescence, afin de mettre
en évidence des structures pertinentes lors d’une intervention chirurgicale. Cette infor-
mation visuelle supplémentaire pour le chirurgien l’aidera à déterminer plus précisé-
ment les zones à opérer ou à éviter. L’objectif est de fournir des primitives visuelles de
la scène chirurgicale pour pouvoir, par la suite, développer des commandes référencées
image qui permettront, par exemple, d’éviter des structures à ne pas léser ou de posi-
tionner l’endoscope sur une zone à opérer.

Pour cela, il est nécessaire de pouvoir :

– d’une part, identifier et suivre une structure d’intérêt dans l’image de fluorescence,
– et d’autre part, estimer sa pose 3D dans le référentiel de la caméra.

Nous proposons un algorithme simple basé sur le traitement de l’image de fluorescence
permettant d’identifier et de suivre le canal cystique, lors d’une opération de cholécys-
tectomie.
Le principe de cet algorithme de détection consiste en :

– une recherche des régions correspondant potentiellement au canal cystique,
– une identification grâce à des critères de forme et de répartition des niveaux d’inten-

sité.

Pour le suivi d’une cible de fluorescence, nous adoptons un filtre de Kalman pour pré-
dire le mouvement du canal cystique dans une séquence d’images et définir une zone
de recherche. Les informations issues de la méthode de localisation couplées aux infor-
mations de pose du robot portant le dispositif de fluorescence nous permettent, par la
suite, d’estimer la pose 3D de la cible par stéréoscopie (deux prises de vue successives
de la scène chirurgicale).

2.4.1 Détection du canal cystique dans une image de fluorescence

La figure 2.22 illustre une image prise avec le système bimodal de Fluoptics ainsi que
deux autres images extraites de chirurgies de cholécystectomie avec les systèmes d’Olym-
pus et de Novadaq (PinPoint) [Cahill et al., 2011]. Les étapes pour identifier le canal
cystique dans l’image de fluorescence sont assez similaires à celles présentées dans la
partie traitant de l’identification d’un instrument chirurgical dans l’image laparosco-
pique. Ainsi, pour extraire les régions de fluorescence susceptibles de correspondre au
canal cystique, les images sont dans un premier temps converties en niveau de gris à
partir de l’équation 2.21 puis segmentées en appliquant la méthode d’Otsu [1979]. Les
images binarisées obtenues figure 2.22 sont alors constituées de deux classes représen-
tant respectivement les régions de fluorescence en blanc et l’arrière-plan en noir.
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(a) (b) (c)

(d) (e) (f)

FIGURE 2.22. – Extraction de régions de fluorescence dans des images de cholécystec-
tomie de différents dispositifs de fluorescence (a) Image acquise avec
le dispositif de fluorescence Olympus (b) Image acquise avec le disposi-
tif de fluorescence Novadaq (c) Image acquise avec le dispositif de fluo-
rescence bimodal Fluomis (d), (e) et (f) sont respectivement les images
obtenues après segmentation des images (a), (b) et (c).

Dans un second temps, les contours de chaque région de fluorescence dans l’image bi-
naire sont recherchés (figure 2.23) toujours par l’algorithme de Suzuki and be [1985].
Suivant la même approche que celle présentée dans la partie 2.3.2, les caractéristiques
géométriques des régions de fluorescence sont déterminées par la méthode des mo-
ments [Teague, 1980]. Les objets de petite taille (ayant une aire inférieure à 50 pixels)
correspondant au bruit dans l’image sont alors écartés du reste de l’algorithme de dé-
tection du canal cystique.

À présent, nous avons plusieurs objets candidats pouvant correspondre au canal cys-
tique ainsi que leurs caractéristiques géométriques. Dans les images de fluorescence, le
canal cystique apparaît généralement avec une forte intensité et de forme relativement
ovale et allongée. De cette observation, la première approche envisagée pour identifier
le canal cystique dans l’image était basée sur des critères de forme et de répartition des
niveaux de gris. Parmi ces critères, le facteur d’excentricité de l’ellipse approximant le
contour ainsi que le facteur d’asymétrie de l’histogramme associé (forte probabilité qu’il
y ait un pic de fluorescence sur la région correspondant au canal cystique) étaient les
plus représentatifs pour décrire le canal cystique. Cependant la forme du canal cystique
et l’intensité de la fluorescence évoluent au cours d’une opération. De plus, la varia-
tion anatomique inter-patient des voies biliaires (partie 1.5.2) rend également délicate
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la définition d’une stratégie pour l’extraction précise du canal cystique dans l’image de
fluorescence.
Nous avons donc choisi une approche semi-automatique comme point d’entrée de notre
algorithme de détection du canal cystique. Ainsi, cette étape initiale (illustrée dans la fi-
gure 2.23) peut être réalisée par le chirurgien en sélectionnant parmi les contours de
l’image celui correspondant au canal cystique via la méthode de suivi d’instruments
(pointage) ou par simple clic de souris (moins adapté à la pratique clinique).
Les informations relatives à la forme et à la répartition des intensités des pixels de l’objet
(figure 2.23) associé à cette identification sont ensuite enregistrées. Ces caractéristiques
seront utiles pour identifier le canal cystique dans l’image suivante et permettre ainsi de
le suivre dans une séquence d’images.

(a) (b) (c)

(d) (e) (f)

FIGURE 2.23. – Détection du canal cystique dans des images de fluorescence d’une
cholécystectomie (a), (b) et (c) dans les images, la croix rouge représente
la position identifiée par l’opérateur, le cadre rouge est la boîte englo-
bante du contour, le point rouge est le centre de gravité de l’objet, en
bleu les axes principaux et en blanc le contour de l’objet. (d), (e) et (f)
représentent respectivement les histogrammes des images (a), (b), et (c)

Pour décrire les caractéristiques de la forme du canal cystique, nous utilisons les sept
moments de Hu [1962]. Ces moments, calculés à partir des moments centrés normali-
sés, sont invariants aux rotations, translations et changements d’échelle. Les moments
centrés normalisés sont obtenus à partir des moments centrés définis dans l’équation
2.29 de la façon suivante :

ηi j =
µi j

µ
1+ i+ j

2
00

avec i + j ≥ 2 (2.53)
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De cette dernière équation, les sept moments invariants de Hu sont obtenus par :

Φ1 = η20 +η02

Φ2 = (η20 −η02)2 +4η2
11

Φ3 = (η30 −3η12)2 + (3η21 −η03)2

Φ4 = (η30 +η12)2 + (η21 +η03)2

Φ5 = (η30 −3η12)(η30 +η12)[(η30 +η12)2 −3(η21 +η03)2]

+ (3η21 −η03)(η21 +η03)[3(η30 +η12)2 − (η21 +η03)2]

Φ6 = (η20 −η02)[(η30 +η12)2 − (η21 +η03)2]+4η11(η30 +η12)(η21 +η03)

Φ7 = (3η21 −η03)(η30 +η12)[(η30 +3η12)2 −3(η21 +η03)2]

− (η30 −3η12)(η21 +η03)[3(η30 +η12)2 − (η21 +η03)2]

(2.54)

Pour décrire la distribution des intensités des pixels d’un objet dans l’image, l’histo-
gramme de niveau de gris est ensuite calculé. Cet histogramme est défini par :

h(g ) = Ng avec g ∈ [0,255] (2.55)

où h(g ) est une fonction qui a pour valeur, pour chaque niveau d’intensité g , le nombre
de pixels de l’objet Ng ayant un niveau d’intensité égal à g .
Enfin, les coordonnées dans l’image du centre xc , yc et des bornes xmi n , ymi n , et xmax ,
ymax de la boîte englobant le contour de l’objet (illustrée en rouge dans la figure 2.23)
sont déterminées. Ces informations géométriques sont utilisées dans notre algorithme
de suivi pour définir une zone de recherche du canal cystique.

2.4.2 Suivi du canal cystique

La stratégie adoptée pour suivre le canal cystique au cours d’une intervention, est d’uti-
liser un filtre de Kalman [1960]. Ce filtre nous permet de prédire la région d’intérêt où
rechercher le canal cystique dans l’image de fluorescence courante à partir de sa détec-
tion dans l’image précédente. Pour construire le vecteur d’état du filtre de Kalman, nous
avons choisi d’utiliser les coordonnées du centre de la boîte englobant le canal cystique
et ses dimensions w, h dans l’image. Ainsi, le vecteur d’état initial du filtre de Kalman
est défini par :

x0 = [xc0 yc0 vx0 vy0 w0 h0]T (2.56)

où vx0 , vy0 sont respectivement les vitesses de l’objet selon les axes x et y de l’image.
La matrice de covariance initiale associée P0 est choisie comme une matrice identité de
dimension 6×6.
Le vecteur de mesure est ici défini à partir des composantes géométriques du vecteur
d’état par :

zk = [xc yc w h]T (2.57)

où xc , yc est le centre de de la boîte englobant le contour de l’objet détecté et w , h sont
respectivement les dimensions de la boîte englobante.
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À partir de la boîte englobante prédite par le filtre de Kalman (illustré 2.24), nous défi-
nissons une région d’intérêt centrée sur cette prédiction dans laquelle le canal cystique
sera recherché. Les bornes de cette région sont données par :

xbmi n = xck+1 − wk+1
2 −σx

ybmi n = yck+1 − hk+1
2 −σy

xbmax = xck+1 + wk+1
2 +σx

ybmax = yck+1 + hk+1
2 +σy

(2.58)

où xbmi n , ybmi n et xbmax , ybmax sont respectivement les coins inférieur gauche et supérieur
droit de la région d’intérêt, xck+1 , yck+1 représentent les coordonnées dans l’image du
centre de la boîte prédite par le filtre de Kalman, wk+1, hk+1 sont les dimensions prédites
de la boîte englobante etσx ,σy correspondent aux mouvements selon les axes x et y de
l’image du centre de la boîte entre la mesure dans l’image précédente et la prédiction.
Les étapes de segmentation et de recherche de contours dans l’image décrites dans la
partie 2.4.1 sont par la suite appliquées uniquement dans cette région d’intérêt. L’his-
togramme et les moments de Hu de chaque objet présent dans la région de recherche
sont ensuite calculés.
À partir des informations issues de la détection dans l’image précédente, plusieurs cri-
tères de similarité sont définis pour identifier parmi les objets lequel correspond au ca-
nal cystique. Ainsi, pour évaluer la similarité entre deux histogrammes normalisés, nous
utilisons la distance de Bhattacharyya [1946]. Cette distance est définie par :

db j (hr ,h j ) =
√√√√√1− 1√

h̄r h̄ j n2

255∑
g=0

√
hr (g )h j (g )

avec h̄k = 1

n

255∑
g=0

hk (g ),

n = 256

(2.59)

où hr est l’histogramme de référence associé à l’objet détecté dans l’image précédente,
h j est l’histogramme associé à l’objet j . Deux histogrammes sont considérés comme
identiques si cette distance est nulle.
Pour déterminer la ressemblance de la forme de deux contours décrivant des objets
dans l’image, nous utilisons la mesure de similarité définie par :

dh j (cr ,c j ) =
7∑

i=1

∣∣∣∣∣ 1

mcr

i

− 1

m
c j

i

∣∣∣∣∣ (2.60)

où cr est le contour de référence de l’objet détecté dans l’image précédente, c j est le
contour associé à l’objet j , m

c j

i = sign(Φ
c j

i )log|Φc j

i | etΦ
c j

i sont les moments invariants de
Hu du contour j . La mesure de similarité est nulle pour deux objets de forme identique.
Les boîtes englobantes des objets contenues dans la région de recherche sont ensuite
calculées pour construire les vecteurs de mesure. Ces vecteurs sont comparés aux com-
posantes géométriques du vecteur d’état prédit par le filtre de Kalman en utilisant la
mesure cosinus définie dans l’équation 2.48.



100 Chapitre 2. Extraction d’informations visuelles dans des images endoscopiques

Enfin, pour identifier le canal cystique les informations de similarité issues des équa-
tions 2.59, 2.60 sont combinées. Cette combinaison est donnée par la relation suivante :

D j = wbdb j +whdh j (2.61)

où wi ∈ [0,1] sont des coefficients de pondération.

La valeur de D j indiquera donc la probabilité qu’un objet a pour décrire le canal cys-
tique dans l’image. Le choix des valeurs pour les coefficients de pondération est pré-
senté dans la partie 4.2.3. Si la similarité (définie par la mesure cosinus) de cet objet est
d’au moins à 80%, les informations géométriques de sa boîte englobante sont utilisées
pour l’étape de mise à jour du filtre de Kalman. Si tous les objets contenus dans la zone
de recherche ont une valeur pour D j supérieure à un certain seuil, nous considérons
que la détection du canal cystique a échoué. La mise à jour du filtre de Kalman sera
alors réalisée à partir du vecteur d’état prédit. Dans le cas de la perte du canal cystique
(plusieurs fausses détections successives), l’algorithme de détection s’arrête en atten-
dant une nouvelle identification par l’opérateur.

(a) t1 (b) t5 (c) t10

(d) t15 (e) t20 (f) t30

FIGURE 2.24. – Suivi du canal cystique avec le filtre de Kalman dans l’image de fluores-
cence Images de fluorescence extraites d’un essai avec le système Fluo-
Mis à des intervalles de temps différents. Dans les images, le rectangle
vert représente la boîte prédite par le filtre de Kalman et le rectangle
rouge correspond à la boîte englobant le contour décrivant le canal cys-
tique dans l’image.
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2.4.3 Estimation de la pose 3D d’une cible anatomique dans l’image de
fluorescence

L’objectif à présent est de pouvoir estimer la pose tridimensionnelle du canal cystique
dans le référentiel de la caméra de fluorescence. Ne disposant pas à l’heure actuelle de
l’endoscope stéréoscopique bimodal (laparoscopique/fluorescence) du projet FluoRo-
MIS, nous proposons ici démontrer la faisabilité dans l’estimation de la position 3D
d’une cible fluorescente en combinant les informations de l’algorithme de détection
et de positionnement du robot portant le dispositif bimodal de Fluoptics. Le principe
est de prendre deux prises de vue de la scène chirurgicale pour deux positions succes-
sives du robot porte-endoscope. L’estimation de la position 3D d’une cible de fluores-
cence, à partir des deux images prises pour deux positions du robot est alors similaire
à un problème stéréoscopique. Nous faisons ici l’hypothèse qu’entre deux prises de vue
successives, la scène chirurgicale reste immobile, ce qui bien évidemment dans la réa-
lité n’est pas le cas. Pour effectuer l’analogie avec un système stéréoscopique classique,
nous noterons par la suite, caméra 1 (gauche) et caméra 2 (droite) l’endoscope pour les
positions 1 et 2 du robot.

Notre algorithme est composé des étapes suivantes :

– acquisition de deux images pour deux positions de la caméra,
– calcul de la transformation géométrique entre ces deux positions de la caméra,
– rectification de la paire d’images,
– mise en correspondance et estimation de la carte de disparité
– et identification de la position tridimensionnelle d’une cible de fluorescence.

- A - Calcul de la transformation géométrique entre deux positions de la caméra

À partir du modèle du robot défini dans l’annexe B et de la matrice main-œil (partie
2.2.2), la transformation géométrique c1Tc2 entre les positions 1 et 2 de la caméra peut
être déterminée par :

c1Tc2 =c1 T0
0Tc2 avec 0Tci =0 TEFi X (2.62)

où 0TEFi est la transformation issue du modèle géométrique du robot permettant de
connaître la position de l’effecteur dans le repère de référence du robot, X est la matrice
main-œil définissant la transformation rigide entre l’effecteur du robot et la caméra et

0Tci est la transformation géométrique permettant de connaître la position de la caméra
ci dans le repère de référence du robot.

À partir de l’équation 2.62, les composantes de la transformation géométrique c1Tc2

sont obtenues par : {
c1 Rc2 =0 Rc1

T

0Rc2

c1 tc2 =0 Rc1
T
(0tc2 −0 tc1 )

(2.63)

où c1 Rc2 est la matrice de rotation définissant l’orientation de la caméra 2 dans le repère
de la caméra 1 et c1 tc2 est le vecteur de translation correspondant à la position relative
de la caméra 2 dans le référentiel de la caméra 1.
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- B - Mise en correspondance et estimation de la carte de disparité

Dans notre application, nous utilisons une seule caméra pour des positions successives
identiques. Nous pouvons donc considérer que la distance focale f et la base stéréo-
scopique ou entraxe b sont constantes. L’objectif à présent est d’identifier les points ho-
mologues dans une paire d’images rectifiées (partie 2.2.3) par mise en correspondance.
Les coordonnées d’un point dans l’espace peuvent alors être déterminées uniquement
à partir des coordonnées des projections de ce point sur les plans images des caméras
1 et 2. Cette mise en correspondance (ou appariement) est une étape cruciale dans la
vision stéréoscopique pour la reconstruction tridimensionnelle d’une scène observée.
Elle permet de construire la carte de disparité qui est une image représentative de la
profondeur de chaque objet de la scène observée. Le niveau de gris de chaque pixel
de cette image est proportionnel à la disparité dans l’image de référence. Ainsi, plus
le niveau de gris d’un pixel est élevé, plus le point 3D correspondant à la projection
sur ce pixel sera proche de la caméra comme illustré dans la figure 2.26. Cette carte de
disparité est dite dense lorsque l’appariement concerne tous les points de l’image ou
éparse lorsqu’il s’agit de prendre en compte que certaines primitives de l’image à partir
de descripteurs comme par exemple : de points d’intérêts [Harris and Stephens, 1988],
de points de contours [Canny, 1986] ou encore de segments [Hough, 1962].
Un état de l’art sur les différentes techniques d’appariement de primitives dans une
paire d’images stéréoscopiques est dressé dans [Scharstein and Szeliski, 2002]. Ces mé-
thodes peuvent être classées selon deux grandes catégories [Brown et al., 2003] : les
approches dites globales ou locales.
Les approches globales considèrent l’intégralité des pixels d’une paire d’images en cher-
chant à estimer une fonction de disparité d qui minimise une fonction coût ou d’énergie
globale Eg . Cette fonction est généralement formulée par [Terzopoulos, 1986] :

Eg (d) = Ec (d)+λEl (d) (2.64)

où Ec représente un coût d’appariement,λ est un coefficient de pondération et El décrit
des contraintes de lissage. Ces contraintes sont exprimées en fonction des contraintes
choisies pour la mise en correspondance, par exemple : les contraintes géométriques,
de continuité de la disparité, d’ordre ou d’unicité.
Ces méthodes fournissent généralement des résultats précis avec une carte de dispa-
rité ne comportant que peu d’erreurs. Cependant, elles sont basées sur des méthodes
d’optimisation complexes telles que la programmation dynamique [Veksler, 2005], les
coupes de graphes [Kolmogorov and Zabih, 2001] ou les approches variationnelles [Sle-
sareva et al., 2005] qui nécessitent un temps de calcul conséquent.

Les approches locales ou de corrélation quant à elles sont basées sur l’analyse de fe-
nêtres de comparaison autour des pixels, à mettre en correspondance dans une paire
d’images. Dans ces fenêtres de corrélation ou zones d’agrégation, le coût d’appariement
est obtenu à partir de mesures de similarité telles que la somme des écarts quadratiques
[Okutomi et al., 2002], la somme des écarts absolus [Hirschmüller, 2001] ou l’intercor-
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rélation normalisée centrée [Sára, 2002]. Les approches locales sont très utilisées en
stéréovision de par leur simplicité et un temps de calcul relativement faible. Cependant,
ces méthodes sont très sensibles aux surfaces homogènes, occultations ou variations
d’illumination entre la paire d’images et sont susceptibles de donner de faux apparie-
ments.
Il existe également d’autres approches dites semi-globales pour la mise en correspon-
dance stéréoscopique. Ces méthodes sont basées sur le même principe que les mé-
thodes globales, mais en n’utilisant ici qu’une sous partie de l’image (lignes ou fenêtres).
Une implémentation d’un algorithme de mise en correspondance suivant une approche
semi-globale est disponible dans la librairie d’OpenCV. Cet algorithme est basé sur les
travaux de Hirschmüller [2008] et utilise une mesure d’intensité [Birchfield and Tomasi,
1999] comme fonction de coût d’appariement.
Pour notre application, nous adoptons une approche locale implémentée dans la librai-
rie OpenCV par Eruhimov [2010], plus rapide que celle précédemment citée. Cette mé-
thode similaire à l’algorithme proposé par Konolige [1998] est basée sur une mise en
correspondance par blocs 8 pour construire une carte de disparité dense à partir d’une
paire d’images rectifiées.
Le principe consiste à créer tout d’abord une zone d’agrégation fixe centrée autour d’un
point p1 à apparier de coordonnées (x, y) dans l’image 1. Une seconde zone d’agrégation
de même taille est ensuite définie à la même position dans l’image 2. Pour identifier le
correspondant du point p1, la seconde zone d’agrégation va parcourir l’image 2 dans
une région de recherche prédéfinie le long de la droite épipolaire (comme illustré dans
la figure 2.25).

FIGURE 2.25. – Principe de mise en correspondance par corrélation

Un score de corrélation ou coût d’appariement est ensuite calculé pour chaque inter-
valle de disparité d en comparant les intensités dans les deux zones d’agrégation. Cette
comparaison est obtenue par une mesure de similarité en utilisant une somme des
écarts absolus (SAD). Cette SAD est définie par :

S AD(x, y,d) =
w∑

i=−w

w∑
j=−w

|I1(x + i , y + j )− I2(x −d + i , y + j )| (2.65)

8. block matching en anglais
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où I1 et I2 représentent respectivement les niveaux de gris des images prises pour les
positions 1 et 2 du robot, i et j sont les translations horizontales et verticales de la zone
d’agrégation de dimension (2w +1)× (2w +1) autour du pixel de coordonnées (x, y) et
d correspond au décalage de la zone d’agrégation le long de la droite épipolaire.

Enfin, le point choisi comme correspondant p2 dans l’image 2 est caractérisé par le
meilleur score de corrélation sur la zone de recherche.

La qualité de la mise en correspondance pour ce type d’approche repose en grande par-
tie sur le choix de la taille de la zone d’agrégation. Dans des régions peu texturées, il
est souvent préférable de choisir une zone de grande taille pour contenir suffisamment
d’éléments et garantir ainsi un appariement fiable. Mais, il est également nécessaire de
choisir une taille suffisamment petite au voisinage des discontinuités afin d’éviter les
problèmes liés aux fortes variations de disparité ou aux occultations.

À l’issue de l’étape de mise en correspondance, nous obtenons une image en niveau de
gris correspondant à la carte de disparité illustré dans la figure 2.26.

(a) (b) (c)

FIGURE 2.26. – Paire d’images rectifiées de fluorescence et carte de disparité associée
(a), (b) Images extraites respectivement pour la première et la seconde
position du robot porte-endoscope représentant la canal cystique, (c)
Carte de disparité obtenue après la mise en correspondance

À partir de cette carte de disparité, il est possible d’estimer la profondeur Z pour chaque
point apparié (équation 2.20). Pour notre système calibré, la position tridimensionnelle
d’un point P(X ,Y , Z ,1) associé au point p(u, v,1) dans l’image peut alors être détermi-
née par :

P = Z K−1p (2.66)

où K est la matrice des paramètres intrinsèques de la caméra.

- C - Identification de la position tridimensionnelle d’une cible de fluorescence

Les informations fournies par les algorithmes de détection et de suivi du canal cystique
présentés dans les parties 2.4.1, 2.4.2, nous permettent de prendre en compte dans la
carte de disparité uniquement les points identifiés correspondant au canal cystique
(illustré dans la figure 2.27a).
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À partir des coordonnées de ces points et de la valeur de disparité associée, un nuage
de points 3D correspondant au canal cystique est ensuite construit (figure 2.27c). Les
bornes et le centroïde du nuage de points sont ensuite recherchés pour créer une zone
de confiance représentée par un cylindre rouge dans la figure 2.27c autour du canal
cystique.

(a) (b) (c)

FIGURE 2.27. – Estimation tridimensionnelle du canal cystique avec le système Fluo-
Mis (a) Identification du canal cystique dans la carte de disparité, (b)
Nuage de points 3D correspondant au canal cystique, (c) Définition d’un
cylindre centré sur le canal cystique

2.5 Conclusion

Dans ce chapitre, nous avons présenté deux méthodes permettant d’extraire des infor-
mations visuelles dans deux modalités d’imagerie endoscopiques (laparoscopique et de
fluorescence). La première approche est consacrée à la localisation et au suivi d’instru-
ments chirurgicaux dans des images laparoscopiques. Le principe repose sur l’extrac-
tion des régions contenant des instruments dans l’image, puis sur la recherche de leurs
bords. Les positions et orientations tridimensionnelles des instruments sont ensuite ob-
tenues à partir de cette détection, des paramètres intrinsèques de la caméra et du mo-
dèle d’un instrument.
La seconde approche a consisté en l’identification et le suivi de cibles anatomiques et
plus particulièrement du canal cystique (cible du projet FluoRoMIS) dans des images
de fluorescence. À partir d’une identification initiale "grossière" par l’opérateur, la lo-
calisation du canal cystique est effectuée à l’aide de critères de forme et de répartition
des intensités. Connaissant les modèles de la caméra et du robot, l’estimation tridimen-
sionnelle de la position d’une cible de fluorescence est ensuite obtenue par la mise en
correspondance par corrélation de deux images extraites pour deux positions succes-
sives du robot porte-endoscope.
Le suivi des instruments chirurgicaux et de cibles anatomiques de fluorescence est réa-
lisé via un filtre de Kalman. Les évaluations de ces deux méthodes sont présentées dans
les parties 4.2.2 et 4.2.3.
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Chapitre 3. Contrôle de robots porte-endoscope et porte-instrument par

asservissement visuel

3.1 Introduction

Dans ce chapitre, nous nous intéressons à l’élaboration de lois de commande par asser-
vissement visuel pour des robots porte-endoscope et porte-instrument.
L’objectif est de pouvoir contrôler ces robots en exploitant l’information visuelle bimo-
dale (visible/fluorescence) extraite des méthodes présentées dans le chapitre précédent.
Dans ce chapitre, les notions de base d’un asservissement visuel sont rappelées dans la
première partie.
La seconde partie est consacrée au contrôle du robot porte-endoscope ViKY par asser-
vissement visuel. Dans la dernière partie, la mise en œuvre d’une loi de commande pour
contrôler un robot porte-instrument par asservissement visuel est présentée.

3.2 Modélisation d’une loi de commande en asservissement
visuel

Dans cette partie, nous rappelons les notions de base de l’asservissement visuel dans
le cadre d’une commande cinématique. Pour plus d’informations, des tutoriaux com-
plets sur les techniques d’asservissement visuel ont été proposés par [Chaumette and
Hutchinson, 2006, 2007].
L’asservissement visuel est une commande référencée capteur, permettant de contrô-
ler le déplacement d’un système robotique en fonction des informations issues d’un ou
plusieurs capteurs de vision. Ces capteurs peuvent fournir des informations de type bi-
dimensionnel ou tridimensionnel. Dans le cas bidimensionnel, ces informations peuvent
provenir de dispositifs d’imagerie tels qu’une caméra endoscopique, un fluoroscope ou
encore un échographe 2D. Les informations visuelles tridimensionnelles peuvent quant
à elles être fournies par des imageurs IRM, TDM ou échographique 3D.
Dans le cadre d’un asservissement visuel, deux situations classiques du capteur visuel
sont rencontrées : les configurations du capteur embarqué 1 et du capteur déporté 2.
Dans la configuration du capteur embarqué, le capteur visuel est solidaire du robot gé-
néralement de l’effecteur et visualise l’espace de travail. Les tâches associées pour ce
type de configuration sont généralement le positionnement du dispositif (par exemple :
une caméra endoscopique) sur une zone d’intérêt ou la poursuite d’une cible mobile.
Dans la configuration du capteur déporté, le capteur visuel n’est pas solidaire du robot
mais positionné à l’extérieur (par exemple : monté sur un autre robot) et visualise une
partie de l’espace de travail et du robot à asservir. Cette configuration est généralement
utilisée pour réaliser des tâches de manipulation d’objets ou de navigation dans un en-
vironnement de travail (par exemple : un instrument chirurgical).

Une loi de commande en asservissement visuel consiste à contrôler le mouvement d’un
robot à partir d’informations ou de primitives visuelles s(r(q, t )) pour atteindre une po-

1. eye-in-hand en anglais
2. eye-to-hand en anglais



3.2. Modélisation d’une loi de commande en asservissement visuel 109

sition désirée s∗ pouvant être constante ou variable en fonction du temps. Le principe
de cette loi de commande repose alors sur la régulation vers zéro d’un vecteur d’erreur
e(q, t ). Cette tâche robotique peut être décrite en utilisant le formalisme de la fonction
tâche établi par Samson et al. [1991]. Ce formalisme appelé fonction tâche référencée
vision dans le cadre de l’asservissement visuel est défini par la relation suivante :

e(q, t ) = C(s(r(q, t ), t )−s∗(t )) (3.1)

où C représente une matrice de combinaison de dimension n ×k. n et k correspondent
respectivement au nombre de degrés de liberté à commander du robot et d’informa-
tions visuelles. Cette matrice permet de prendre en compte la redondance d’informa-
tions. r(q, t ) dépend des coordonnées articulaires q du robot et représente la pose du
capteur visuel par rapport à la scène observée (capteur embarqué) ou de l’objet (cap-
teur déporté).

Une première étape consiste à définir une matrice d’interaction, également appelée ja-
cobienne image, notée Ls [Espiau et al., 1992]. Cette matrice permet de décrire la rela-
tion entre les variations des informations visuelles et le mouvement du capteur visuel
(capteur embarqué) ou de l’effecteur du robot (capteur déporté) et est définie par :

ṡ = ∂s

∂r
ṙ = Ls(s, Z )Γc (3.2)

où Ls représente la matrice d’interaction associée aux primitives visuelles s dépendant
de la profondeur de l’objet Z .Γc = [Vc Ωc ]T est le torseur cinématique du capteur visuel,
composé d’un vecteur de vitesses linéaires instantanées Vc = [vx vy vz ]T et d’un vecteur
de vitesses angulaires instantanéesΩc = [ωx ωy ωz ]T .

L’objectif étant de commander le robot en vitesse, il est nécessaire d’introduire son ja-
cobien défini dans la partie B. Ainsi, selon la configuration du capteur visuel, la relation
3.2 devient [Chaumette, 2002] :{

ṡ = Ls(s, Z )cTEFJEF(q)q̇ configuration capteur embarqué

ṡ =−Ls(s, Z )cTEFJEF(q)q̇ configuration capteur déporté
(3.3)

où cTEF représente la matrice de transformation du torseur cinématique entre le repère
du capteur visuel et l’effecteur du robot. Cette matrice est une transformation rigide
dans le cas d’une configuration capteur embarqué et peut être construite à partir de la
matrice main-œil définie dans la partie 2.2.2. Dans la configuration capteur déporté,
cette transformation est variable et doit être estimée en ligne par des techniques de lo-
calisation 3D. Si le capteur visuel déporté est fixe, il peut être intéressant de n’exprimer
qu’une seule fois cette transformation entre le repère du capteur et le repère de réfé-
rence du robot (cTEF =cT0

0TEF). Le signe − dans la deuxième expression traduit le chan-
gement de configuration du capteur visuel par rapport aux variables de contrôle. JEF est
le jacobien du robot exprimé dans le repère de son effecteur et q̇ correspond aux vitesses
des variables articulaires du robot.
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Une seconde étape consiste à définir une commande cinématique assurant une décrois-
sance exponentielle de l’erreur donnée par :

ė =−λe (3.4)

où λ est un gain strictement positif permettant d’ajuster la vitesse de la décroissance.

En dérivant la fonction tâche 3.1 pour une matrice de combinaison constante, nous
avons :

ė = C(ṡ− ṡ∗) (3.5)

À partir des équations 3.2 et 3.5 et en considérant la consigne s∗ constante au cours du
temps, nous obtenons l’expression suivante :

ė = CLsΓc (3.6)

En combinant les équations 3.4 et 3.6, la commande cinématique idéale est déterminée
par :

Γc =−λ(CLs)−1e (3.7)

En pratique, la matrice d’interaction Ls est construite à partir de l’estimation des pa-
ramètres intrinsèques du capteur visuel et de la profondeur Z . Cette profondeur étant
difficilement estimable, il est courant de choisir une approximation Ẑ . Nous utilisons
donc une estimée de Ls notée L̂s. La loi de commande définie en 3.7 devient :

Γc =−λ(CL̂s)−1e (3.8)

Une dernière étape consiste à choisir le type de la matrice de combinaison C en fonction
des informations visuelles et des degrés de liberté du robot.

Si le nombre d’informations visuelles k est égal au nombre de degrés de liberté n à com-
mander du robot, la matrice de combinaison C peut être choisie comme la matrice iden-
tité. Dans ce cas, l’équation 3.8 devient :

Γc =−λ(L̂s)−1e (3.9)

Si k > n, la matrice de combinaison peut être choisie comme la pseudo-inverse d’une es-
timation de la matrice d’interaction exprimée pour la configuration désirée ou comme
la matrice identité. Dans ce cas, l’équation 3.8 devient :

ou
Γc =−λ(L̂s

+
|s=s∗ L̂s)−1e

Γc =−λL̂s
+

e
(3.10)

La convergence de l’erreur e est assurée selon la condition suffisante suivante :

L̂s
+

Ls > 0 (3.11)
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3.3 Asservissement visuel d’un robot porte-endoscope

Dans cette partie, nous proposons de contrôler le robot porte-endoscope ViKY, à partir
de l’extraction des informations visuelles bimodales présentée dans les parties 2.3 et 2.4.
L’idée est de confier la manipulation de l’endoscope au dispositif robotisé ViKY, afin de
pouvoir assister le chirurgien et de se substituer à l’assistant(e). En effet, l’automatisa-
tion du robot porte-endoscope peut être une solution pour répondre aux problèmes liés
à la manipulation de l’endoscope par l’assistant du chirurgien au cours d’une opération
par voie laparoscopique, mentionnés dans la section 1.1.
Dans le cadre d’une chirurgie laparoscopique assistée par un robot porte-endoscope,
les interactions entre le chirurgien et le système robotisé restent assez limitées (via inter-
face vocale ou pédale) et concernent le plus souvent des commandes de “bas niveaux”
de type : gauche, droite, haut, bas, zoom avant et zoom arrière. Le chirurgien doit donc
décomposer les mouvements du robot par une série d’ordres pour pouvoir le position-
ner vers une zone d’intérêt.
L’asservissement visuel du robot porte-endoscope permet d’avoir une trajectoire recti-
ligne et fluide dans l’image endoscopique, tout en laissant le chirurgien concentré sur
sa tâche.
Ainsi, il est possible de contrôler les mouvements du robot par asservissement visuel
pour, par exemple, garder constamment l’image donnée de l’endoscope centrée sur :
– un ou plusieurs instruments chirurgicaux dans des images laparoscopiques
– ou une cible anatomique dans des images de fluorescence.

3.3.1 Choix d’un asservissement visuel pour un robot porte-endoscope ViKY

Dans notre système, l’endoscope est solidaire de l’effecteur du robot ViKY grâce à une
bague de fixation. La caméra endoscopique est quant à elle fixée à l’endoscope par un
système de type grippeur. La configuration de notre système illustré est donc de type
capteur embarqué.
Le système endoscope/caméra représente les “yeux” du chirurgien lors d’une interven-
tion chirurgicale sous laparoscopie. Ce dernier opère en se représentant mentalement
la scène chirurgicale à partir de l’image fournie par ce système.
Notre choix s’est donc orienté vers un asservissement visuel 2D commandé en vitesse du
robot ViKY. Cette approche classique privilégiant une trajectoire optimale et fluide dans
l’image est robuste aux erreurs de mesures et de calibrage [Chaumette and Hutchinson,
2006]. Le schéma d’une loi de commande type d’un asservissement visuel 2D est illustré
dans la figure 3.1.
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FIGURE 3.1. – Schéma de commande d’un asservissement visuel 2D

3.3.2 Mise en œuvre d’un asservissement visuel pour un robot
porte-endoscope ViKY

Le robot porte-endoscope ViKY possède trois degrés de liberté (ddl) : deux rotations
positionnent l’endoscope et une translation gère le zoom (figure B.1). Pour commander
ce robot, nous considérons uniquement les vitesses (correspondant aux ddl du robot)
[vz ωx ωy ]T du torseur cinématique Γc de la caméra. Pour réaliser un asservissement
visuel 2D de ce robot, il est nécessaire de choisir un nombre d’informations visuelles
dans l’image supérieur ou égal au nombre de ses ddl. Ces informations visuelles peuvent
correspondre à des primitives de type [Chaumette, 1990] : point, segment, droite, cercle
ou encore moments.

ï Contrôle des deux rotations du robot ViKY
Si nous considérons le cas le plus simple k = n = 2, c’est à dire, sans prendre en compte
le zoom du robot, nous n’avons plus que deux ddl à contrôler. Dans ce cas, un seul point
de coordonnées (u, v) dans l’image suffit pour réaliser une tâche de suivi de cible par le
robot ViKY. Ce point peut, par exemple, être choisi comme étant la pointe d’un instru-
ment chirurgical ou le centre de gravité d’une cible anatomique fluorescente. La matrice
d’interaction définie en 3.2 associée à un point dans l’image est la suivante [Chaumette,
1990] :

Ls(x, y, Z ) =
[
− 1

Z 0 x
Z x y −(1+x2) y

0 − 1
Z

y
Z 1+ y2 −x y x

]
(3.12)

où x = (u−u0)/ku f et y = (v−v0)/kv f sont les coordonnées métriques estimées à partir
des paramètres intrinsèques de la caméra correspondant aux coordonnées pixelliques
(u, v) d’un point dans l’image.

La configuration associée à cette tâche robotique ne nécessitant que le contrôle de deux
ddl du robot est de type “pan tilt”. Si nous choisissons d’utiliser uniquement les rota-
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tions autour des axes Xc et Yc , la matrice d’interaction (équation 3.12) devient :

Ls|ωx
ωy

(x, y, Z ) =
[

x y −(1+x2)
1+ y2 −x y

]
(3.13)

La loi de commande (équation 3.8) permettant de contrôler le robot pour positionner
une primitive visuelle de type point s = (x, y) au centre l’image s∗ = (0,0) est exprimée
par la relation suivante :

Γc |ωx
ωy

= −λL̂s
−1
|ωx
ωy

(s∗−s)[
ωx

ωy

]
Rc

= − λ
1+x2+y2

[
y
−x

]
(3.14)

Pour cette commande, nous avons choisi une matrice de combinaison C = I2×2. La
consigne des vitesses articulaires q̇∗ à appliquer au robot (équation 3.3) est définie par
la relation suivante :

q̇∗ =−λĴc
−1
|ωx
ωy

(q)L̂s
−1
|ωx
ωy

(s∗−s) (3.15)

où q = [θ1 θ2]T représente le vecteur des variables articulaires du robot et Jc(q) corres-
pond au jacobien exprimant la relation entre les vitesses des variables articulaires du
robot et le torseur cinématique de la caméra (équation 3.3). Jc est déterminé de la façon
suivante :

Jc =c TEFJEF avec


cTEF =

[
cREF [ctEF]× cREF

03×3 cREF

]

JEF =
[

EFR0 03×3

03×3 EFR0

]
J0

(3.16)

où cREF et ctEF représentent respectivement la matrice de rotation et le vecteur de trans-
lation entre les repères de la caméra Rc et de l’effecteur du robot REF . Ils sont détermi-
nés à partir de l’inverse de la matrice main-œil définie dans la partie 2.2.2. L’opérateur
[.]× exprime un produit vectoriel sous la forme matricielle. EFR0 et EFt0 correspondent
respectivement à la matrice de rotation et au vecteur translation entre le repère de l’ef-
fecteur et le référentiel du robot calculé en B.9 et sont obtenus à partir de l’inverse du
modèle géométrique direct du robot défini en B.5. J0 est le jacobien robot exprimé dans
le repère de référence du ViKY. Pour rappel, l’inverse d’une matrice de transformation
homogène iTj entre les repères Ri et R j est obtenue par l’expression suivante :

jT
i =

[
iRjT −iRjT

itj

01×3 1

]

ï Prise en compte de la translation du robot ViKY
À présent, si nous considérons le zoom du robot, il est nécessaire de choisir au moins
une information visuelle supplémentaire d’un point dans l’image. Nous choisissons d’uti-
liser une distance définie par un segment entre deux points p1(x1, y1) et p2(x2, y2) dans
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l’image. Ce segment pourra correspondre à la largeur d’un instrument chirurgical à son
point d’entrée dans l’image ou à la largeur de la boîte englobante d’une cible anato-
mique fluorescente.
La consigne pour contrôler la translation correspondant au zoom du robot est alors dé-
crite par un correcteur proportionnel de la façon suivante :

v∗
z =λ1(d∗

I −dI ) avec

{
dI = ||p1 −p2||
λ1 > 0 gain du correcteur

(3.17)

La loi de commande permettant de contrôler l’ensemble des ddl du robot ViKY pour
positionner une primitive visuelle définie par le vecteur s = [dI x y]T dans une configu-
ration désirée dans l’image s∗ = [d∗

I x∗ y∗]T est définie par :

Γc |vz
ωx
ωy

=−L̂s
−1
|vz
ωx
ωy

Λ(s∗−s) (3.18)

où L̂s est la matrice d’interaction exprimée à partir des équations 3.13 et 3.17 par :

L̂s|vz
ωx
ωy

=
 −1 01×2

02×1 L̂s|ωx
ωy

 (3.19)

Λ est la matrice de gain définie par :

Λ=
[
λ1 01×2

02×1 λ2I2×2

]
(3.20)

La consigne q̇∗ des vitesses articulaires du robot associée à cette loi de commande est
obtenue par :

q̇∗ =−Ĵc
−1
|vz
ωx
ωy

(q)L̂s
−1
|vz
ωx
ωy

Λ(s∗−s) (3.21)

3.4 Asservissement visuel d’un robot porte-instrument

Dans cette partie, nous nous intéressons à la commande par asservissement visuel d’un
robot porte-instrument. Pour pouvoir contrôler le robot porte-instrument à partir d’in-
formations visuelles, un calibrage (partie 3.4.1) permettant de connaître la transforma-
tion T (illustrée figure 3.3) entre les référentiels de la caméra endoscopique et du robot
porte-instrument (equation 3.3) est nécessaire. Dans le cadre d’un asservissement vi-
suel, une estimation grossière de cette transformation est souvent suffisante pour assu-
rer la convergence d’un outil vers une cible désirée [Chaumette, 2002].
La navigation automatique d’un instrument chirurgical dans la cavité abdominale com-
portant bien entendu des risques pour le patient, les lois de commande présentées dans
cette partie ont uniquement pour objectifs d’évaluer la précision de ce calibrage et la fai-
sabilité dans le contrôle d’un robot porte-instrument à partir d’informations visuelles
dans l’image endoscopique.
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Pour cela, nous avons mis en place un environnement robotique basé sur le robot porte-
endoscope ViKY. Cet environnement, illustré dans la figure 3.2, est constitué d’un ro-
bot ViKY qui porte un endoscope, d’un autre robot ViKY qui joue le rôle d’un porte-
instrument et d’un banc d’entrainement à la chirurgie laparoscopique FLS.

À terme, le robot ViKY portant l’instrument sera remplacé par un robot de comanipu-
lation d’Haption illustré dans la figure 3.4. Dans cette configuration, le chirurgien est
directement impliqué dans la boucle de contrôle du robot porte-instrument et super-
vise le geste, n’augmentant pas ainsi le risque vis à vis du patient.

FIGURE 3.2. – Dispositif d’évaluation basé sur deux robots ViKY.

3.4.1 Calibrage entre des robots porte-endoscope et porte-instrument

Nous considérons ici que le robot porte-endoscope ne bouge pas (caméra fixe) et que
la caméra endoscopique observe un instrument et la scène chirurgicale. La configura-
tion de notre système est de type capteur déporté. Le calcul de la transformation cT0I

consiste à trouver la rotation cR0I et la translation ct0I entre le repère de base du robot
porte-instrument R0I et le repère de la caméra Rc . Pour déterminer cette transformation
en ligne, nous proposons d’utiliser la connaissance de la position et l’orientation tridi-
mensionnelles d’un instrument chirurgical dans le repère de la caméra (partie 2.3.4) et
dans le repère de référence du robot porte-instrument.

Dans le repère de base du robot porte-instrument, l’attitude d’un instrument est dé-
terminée à partir du modèle géométrique direct présenté dans la partie B auquel une
translation pure de la longueur de l’instrument d selon l’axe ZEF I est ajoutée. Ainsi, la
transformation exprimant la position et l’orientation d’un instrument dans le repère de
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base du robot porte-instrument est donnée par :

0ITI =0I TEFI
EFITI avec EFITI =


1 0 0 0
0 1 0 0
0 0 1 d
0 0 0 1

 (3.22)

où 0ITI représente la transformation géométrique entre le repère de référence du robot
porte-instrument R0I et le repère RI associé à la pointe d’un instrument.
Si nous considérons la position 3D de la pointe d’un instrument, la relation entre le
repère de la caméra et le repère de base du robot est définie par :

Pc =c T0IP0I =c R0IP0I +c t0I (3.23)

où Pc et P0I correspondent respectivement à la position de la pointe d’un instrument
exprimée dans les repères de la caméra et de base du robot porte-instrument.
La position tridimensionnelle de la pointe d’un instrument Pc dans le repère de la ca-
méra est déterminée à partir de l’identification des bords et de la pointe de l’instru-
ment dans l’image (partie 2.3.4). L’identification de la pointe de l’instrument basée sur
une méthode de traitement d’images peut être sujette à des variations et ne pas corres-
pondre précisément à la pointe réelle de l’instrument. Pour que la détermination de la
transformation entre la caméra et le robot soit moins sensible aux variations de la détec-
tion de la pointe d’un instrument dans l’image, nous avons préféré utiliser les vecteurs
décrivant l’axe central d’un instrument.
Le robot ViKY fixé à la table d’opération par un bras passif se positionne directement sur
l’abdomen du patient. Cette configuration nous permet de faire l’hypothèse que le point
d’insertion de l’instrument est assez proche du repère de base (centre des rotations) du
robot ViKY monté en porte-outil pour les confondre.

Ainsi, la détermination de la transformation entre le repère de référence du robot et le
repère de la caméra peut être découplée en :
– une recherche du vecteur de translation ct0I défini par la position du point d’insertion

de l’instrument
– et une recherche de la matrice de rotation cR0I

ï Détermination de la translation ct0I entre les référentiels de la caméra et du robot
porte-instrument ViKY
À partir des bords identifiés dans l’image d’un instrument modélisé comme un cylindre
de dimension connue, il est possible de déterminer la droite tridimensionnelle D repré-
sentant son axe central, grâce aux paramètres intrinsèques de la caméra endoscopique
(partie 2.3.4).
Ainsi, pour N positions (avec N ≥ 2) d’un instrument, son point d’insertion I exprimé
dans le repère de la caméra Rc peut être déterminé par une méthode de pivot en re-
cherchant le point d’intersection des droites Di : (Pi,ei

1) décrivant son axe central pour
chaque position i .
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FIGURE 3.3. – Représentation des différents repères et transformations géomé-
triques pour le calibrage entre des robots porte-instrument et porte-
endoscope.

Le point d’insertion I = [X I ,YI , ZI ]T est alors obtenu en minimisant la distance d définie
par :

d =∑
i

d(I,Di) =
∑

i

∣∣∣∣#  »
IPi ∧ei

1

∣∣∣∣ (3.24)

où Pi = [X i
P ,Y i

P , Z i
P ]T correspond à un point de passage de l’axe central de l’instrument

associé la position i et ei
1 = (e i

1x ,e i
1y ,e i

1z )T représente le vecteur directeur normalisé de
l’axe de l’instrument associé à la position i .

À partir de l’équation 3.24, le point d’insertion d’un instrument peut être déterminé en
résolvant un système linéaire de la forme suivante [Wolf, 2013] :

AX = B (3.25)

avec X =

X I

YI

ZI

A =


∑

i 1−e i
1x −∑

i e i
1x .e i

1y −∑
i e i

1x .e i
1z

−∑
i e i

1x .e i
1y

∑
i 1−e i

1y −∑
i e i

1y .e i
1z

−∑
i e i

1x .e i
1z −∑

i e i
1y .e i

1z

∑
i 1−e i

1z

B =


∑

i e i
1x .[ei ·Pi]−X i

P∑
i e i

1y .[ei ·Pi]−Y i
P∑

i e i
1z .[ei ·Pi]−Z i

P


La résolution du système 3.25 est réalisée par une méthode de décomposition en valeurs
singulières (SVD) couplée à un algorithme stochastique de RANSAC (RANdom SAmple
Consensus) [Fischler and Bolles, 1981]. L’algorithme de RANSAC est utilisé afin d’ex-
clure du calcul du point d’insertion les droites incompatibles (ne passant pas par le
point d’insertion) pouvant correspondre à une mauvaise qualité de détection de l’ins-
trument dans l’image.
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ï Calcul de la rotation cR0I entre les référentiels de la caméra et du robot porte-instrument
ViKY
À partir de la méthode de localisation et du point d’insertion d’un instrument I déter-
miné précédemment, il est possible d’exprimer le vecteur directeur normalisé ec =

#»
IP∣∣∣∣ #»
IP

∣∣∣∣
de l’axe central d’un instrument dans le repère de la caméra Rc . Le vecteur directeur
normalisé associé e0I = P0I

||P0I|| dans le repère de référence du robot porte-instrument R0I

est quant à lui obtenu à partir du modèle géométrique du robot 3.22.

L’orientation du repère de référence du robot R0I dans le repère de la caméra Rc peut
alors être déterminée en recherchant la matrice de rotation cR0I à partir d’un ensemble
de couples de vecteurs Ei : (ei

c,ei
0I) pour chaque position i du robot porte-instrument.

La matrice de rotation cR0I =

r11 r12 r13

r21 r22 r23

r31 r32 r33

 est obtenue en minimisant la distance d

définie par :

d =∑
i

d(cR0I,Ei) =
∑

i

∣∣∣∣ei
c −c R0Iei

0I

∣∣∣∣ (3.26)

où ei
c = [e i

cx ,e i
c y ,e i

cz ]T et ei
0I = [e i

0I x ,e i
0I y ,e i

0I z ]T représentent respectivement les vecteurs
directeurs normalisés de l’axe de l’instrument associé à la position i dans les repères de
la caméra et du robot porte-instrument.

Il existe plusieurs possibilités pour représenter une rotation [Dornaika, 1995] telles que
la matrice orthogonale, les angles d’Euler, l’axe et l’angle de rotation (formule de Ro-
drigues) ou encore le quaternion unitaire. Pour minimiser le critère 3.26, nous adoptons
la représentation avec un axe et un angle de rotation. Dans cette représentation, la ma-
trice de rotation est décrite par deux paramètres : le vecteur unitaire de l’axe de rotation
n et l’angle de rotation θ.

Pour une position de l’instrument porté par le robot, les deux vecteurs normalisés ec et
e0I dans les repères de la caméra et du robot peuvent être déterminés. Si nous consi-
dérons un ensemble de couple de vecteurs Ei : (ei

c,ei
0I), un système de trois équations

et trois inconnues est obtenu pour chaque position i de l’instrument. Ce système est
décrit par [Dornaika, 1995] :

[ei
c +ei

0I]×M = ei
c −ei

0I avec M = tan
θ

2
n (3.27)

La matrice antisymétrique [ei
c+ei

0I]× est de rang deux. À partir du système 3.27, pour une
position i de l’instrument, nous obtenons alors deux équations pour trois inconnues. M
peut alors être déterminé pour N positions du robot porte-instrument (avec N ≥ 2) en
résolvant le système suivant [Dornaika, 1995] :

AX = B (3.28)
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avec X =

Mx

My

Mz

A =



0 −(e0
0I z +e0

cz ) e0
0I y +e0

c y

e0
0I z +e0

cz −(e0
0I x +e0

cx ) 0
...

...
...

0 −(eN
0I z +eN

cz ) eN
0I y +eN

c y

eN
0I z +eN

cz −(eN
0I x +eN

cx ) 0

B =



e0
cx −e0

0I x
e0

c y −e0
0I y

...
eN

cx −eN
0I x

eN
c y −eN

0I y


De la même façon que pour la détermination du point d’insertion, la résolution du sys-
tème 4.6 est effectuée par une SVD couplée à un RANSAC permettant d’exclure les me-
sures aberrantes.

La matrice de rotation cR0I est ensuite directement construite à partir de la formule
de Rodrigues, du vecteur unitaire de l’axe de rotation n = M

||M|| et de l’angle de rotation
θ = 2arctan ||M|| de la façon suivante :

cR0I = I3×3 + (1−cosθ)[n]×+ sinθ[n]2
× (3.29)

ï Cas du robot porte-instrument Haption
Si nous utilisons un autre robot que le ViKY pour porter un instrument chirurgical, l’hy-
pothèse du point d’insertion confondu avec le repère de base du robot n’est plus va-
lable. Il est donc nécessaire de pouvoir estimer également la position de ce point dans
le repère de référence du robot porte-instrument pour pouvoir estimer la profondeur
d’insertion de l’instrument.

Si nous considérons le robot de comanipulation d’Haption illustré dans la figure 3.4, la
position et l’orientation de la pointe de l’instrument sont connues à partir de son mo-
dèle géométrique. Pour déterminer le point d’insertion en ligne dans le repère fixe du

FIGURE 3.4. – Dispositif expérimental mis en place au laboratoire ISIR, constitué d’un
endoscope et du bras de comanipulation Haption à retour d’effort.

robot porte-instrument, nous utilisons une approche similaire à celle présentée pour
identifier le point d’insertion dans le repère de la caméra. En reprenant les mêmes no-
tations, le principe est de construire les droites Di : (Pi,ei

1) décrivant l’axe central de
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l’instrument pour chaque position i du robot. Le point d’insertion exprimé dans le re-
père de référence du robot correspond au point d’intersection de ces droites. Le point de
passage Pi peut être choisi, à partir du modèle géométrique du robot, comme le point
correspondant à l’origine du repère lié à l’effecteur EFPi

0I ou le point décrivant la posi-
tion de la pointe de l’instrument IPi

0I dans le repère de référence du robot R0I . Le vec-

teur directeur normalisé ei
1 =

#                »
EFPi

0I
I
Pi

0I∣∣∣∣∣∣∣∣ #                »
EFPi

0I
I
Pi

0I

∣∣∣∣∣∣∣∣ est quant à lui déterminé à partir des positions

de l’effecteur et de la pointe de l’instrument dans le repère de base du robot.
La détermination du point d’insertion dans le référentiel du robot porte-instrument est
alors réalisée en résolvant le système 3.25 pour N positions du robot (avec N ≥ 2).

ï Cas d’une caméra endoscopique mobile
La matrice de transformation entre le repère de la caméra Rc et le repère de base du
robot porte-instrument R0I est à présent estimée. Dans le cas où la caméra est mobi-
lisée par un robot porte-endoscope, il suffit d’exprimer la transformation géométrique
entre deux repères fixes liés à chacun des robots. Si nous prenons les repères R0 et R0I

(figure 3.3) correspondant aux référentiels fixes de chacun des robots, la transformation
géométrique entre ces deux repères est déterminée par :

0T0I =0 TEF
EFTc

cT0I (3.30)

3.4.2 Mise en œuvre d’un asservissement visuel pour un robot
porte-instrument ViKY

Nous présentons dans cette partie, une commande permettant de contrôler le robot
porte-instrument ViKY par asservissement visuel. L’objectif est de pouvoir positionner
la pointe de instrument sur une cible définie dans le repère de la caméra endoscopique.
Connaissant les positions 3D de la pointe de l’instrument monté sur le robot et de la
cible désirée, cette tâche peut être réalisée par un asservissement visuel 3D. Cependant,
les approches basées sur un asservissement visuel 3D sont sensibles aux erreurs de me-
sures [Chaumette, 2002]. Nous adoptons donc pour réaliser la tâche robotique souhai-
tée un asservissement visuel hybride [Malis et al., 1999] qui consiste à combiner des
informations 2D et 3D.
Ainsi, le positionnement automatique d’un instrument par asservissement visuel hy-
bride peut être réalisé en contrôlant :
– les deux ddl associés aux deux rotations du robot pour orienter et aligner l’instrument

avec une cible choisie dans l’image ;
– le dernier ddl correspondant à la translation du robot pour gérer la profondeur d’in-

sertion permettant ainsi d’atteindre une distance désirée entre les positions tridimen-
sionnelles de la pointe de l’instrument et de la cible à atteindre.

La position 3D désirée peut être choisie, par exemple, comme le centroïde du nuage de
points extrait de l’estimation de la pose 3D d’une cible anatomique fluorescente (partie
2.4.3).
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La loi de commande pour ce type d’asservissement est généralement construite autour
du formalisme de la fonction de tâche hybride [Samson et al., 1991]. Le principe est
de considérer la tâche visuelle (orientation de l’instrument) comme prioritaire devant
une tâche secondaire (profondeur d’insertion de l’instrument) exprimée comme une
fonction coût à minimiser sous la contrainte que la tâche visuelle soit réalisée.
Dans la partie 3.3 traitant de l’asservissement visuel du robot porte-endoscope ViKY,
nous avons vu qu’il est possible d’orienter l’endoscope sur une cible désirée dans l’image
en contrôlant les rotations du robot indépendamment de la translation (zoom). Il est
alors possible de réaliser un asservissement visuel hybride sans appliquer le formalisme
de la fonction tâche hybride tel que proposé dans [Krupa et al., 2002b].

ï Orientation de l’instrument
Nous considérons ici que l’instrument chirurgical et la cible à atteindre sont visibles par
la caméra endoscopique. L’orientation de l’instrument consiste à contrôler les rotations
du robot pour positionner la pointe de l’instrument pc = [xc yc ]T dans une configuration
désirée dans l’image décrite par le vecteur de mesures s∗ = [x∗

c y∗
c ]T .

La loi de commande permettant de contrôler le robot porte-instrument pour orienter
l’instrument par rapport à un point défini dans l’image est définie par :

Γc |ωx
ωy

=λL̂s
−1
|ωx
ωy

(s∗−s) (3.31)

où Γc représente le torseur cinématique de la caméra, λ est un gain strictement positif
et L̂s correspond à la matrice d’interaction associée à un point dans l’image définie en
3.12.
La consigne des vitesses articulaires q̇ = [θ̇1 θ̇2]T à appliquer pour contrôler les deux
rotations du robot porte-instrument est donnée par la relation suivante :

q̇∗ =λĴc
−1
|ωx
ωy

(q)L̂s
−1
|ωx
ωy

(s∗−s) (3.32)

où Ls est la matrice d’interaction associée à un point dans l’image définie en 3.13, Jc

représente le jacobien exprimant la relation entre la vitesse des variables articulaires
et le torseur cinématique de la caméra. Pour notre système à caméra déportée, Jc est
déterminé par :

Jc =c TIJI avec cTI =c T0I
0ITI =

[
cRI [ctI]× cRI

03×3 cRI

]
(3.33)

où JI est le jacobien du robot exprimé dans le repère RI lié à l’instrument.

ï Contrôle de la profondeur d’insertion de l’instrument
La distance entre la position de la cible désirée P∗

c et la pointe de l’instrument Pc dans
le repère de la caméra est obtenue par :

dp = ∣∣∣∣P∗
c −Pc

∣∣∣∣ (3.34)
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La consigne pour contrôler la translation du robot pour positionner la pointe de l’ins-
trument à une distance désirée d∗

p de la cible est décrite en utilisant un correcteur pro-
portionnel par la relation suivante :

v∗
z = kp (d∗

p −dp ) (3.35)

où kp > 0 est le gain du correcteur.

3.5 Conclusion

Dans ce chapitre, nous avons présenté l’élaboration de lois de commande pour contrô-
ler des robots porte-endoscope et porte-instrument par asservissement visuel.
Pour contrôler les déplacements du robot porte-endoscope ViKY, un asservissement vi-
suel 2D a été choisi afin de pouvoir garder constamment l’image donnée de l’endoscope
centrée sur une primitive visuelle désirée dans l’image. Cette approche robuste aux er-
reurs de mesures et de calibrage permet d’avoir une trajectoire rectiligne et fluide dans
l’image endoscopique. L’évaluation de différentes commandes développées pour l’as-
servissement visuel d’un robot porte-endoscope est présentée dans la partie 4.2.4.
Pour pouvoir contrôler un robot porte-instrument à partir d’informations visuelles, une
méthode de calibrage permettant d’estimer la transformation géométrique entre la ca-
méra endoscopique et le référentiel du robot a été élaborée. Ce calibrage est basé sur la
connaissance mutuelle de l’information tridimensionnelle de l’instrument entre les ré-
férentiels de la caméra et du robot, issue de la méthode de localisation des instruments
et du modèle géométrique du robot.
Pour évaluer la faisabilité dans le contrôle d’un robot porte-instrument, un asservisse-
ment visuel hybride du robot ViKY jouant le rôle d’un porte-instrument a été conçu. Le
principe de cet asservissement visuel consiste à contrôler les rotations du robot pour
orienter l’instrument sur une primitive visuelle désirée et la translation du ViKY pour
positionner la pointe de l’instrument à une distance désirée d’une cible 3D.
L’évaluation de la précision du calibrage entre entre la caméra endoscopique et le robot
porte-instrument ainsi que les commandes pour l’asservissement visuel du robot porte-
instrument sont présentées dans la partie 4.2.5.
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4.1 Introduction

La première partie de ce chapitre est consacrée à l’évaluation de chacune des compo-
santes de ce travail (partie 4.2) :

– le calibrage d’un système composé d’un robot porte-endoscope et d’une caméra 4.2.1 ;
– le suivi et l’estimation de la pose tridimensionnelle d’instruments chirurgicaux et de

cibles anatomiques fluorescentes (parties 4.2.2 et 4.2.3) ;
– les différentes commandes pour l’asservissement visuel d’un robot porte-endoscope

et d’un robot porte-instrument (parties 4.2.4 et 4.2.5).

La seconde partie de ce chapitre est consacrée à l’évaluation du système complet afin
d’obtenir une première estimation de la faisabilité du contrôle d’un robot porte-instrument
à partir d’informations 3D de fluorescence (partie 4.3).

Pour cette évaluation globale, nous avons choisi deux expérimentations qui consistent
à :

– indiquer au chirurgien la distance tridimensionnelle estimée entre la pointe d’un ins-
trument et une cible et l’alerter lorsque cette distance devient critique 4.3.1),

– positionner automatiquement la pointe d’un instrument porté par un robot ViKY sur
une cible 3D (partie 4.3.2).

Nous présentons enfin dans ce chapitre quelques résultats qualitatifs obtenus lors d’une
première évaluation des différentes parties de ces travaux dans des conditions proches
de la réalité clinique, sur spécimen anatomique (partie 4.4).

Les développements ont été réalisés sur un PC Intel Xeon 2,67GHZ avec 3,48 Go de
RAM, sous Visual Studio C++ 1 avec les libraires : OpenCV 2 pour le traitement d’images,
OpenMP 3 pour l’optimisation et Qt 4 pour l’interface graphique et les communications
série et réseaux. Les courbes et les graphiques sont réalisés sous le logiciel Matlab 5.

4.2 Évaluation des différentes composantes

Dans cette partie, nous présentons les évaluations des différentes composantes de ce
travail réalisées sur des séquences vidéos de chirurgie et sur le banc d’expérimentation
présenté dans la figure 4.1.

Ce banc d’expérimentation est composé de deux robots ViKY et d’un banc d’entraine-
ment FLS, illustré dans la figure 4.1.

La communication avec le contrôleur du robot porte-endoscope est réalisée via une liai-
son Ethernet RJ45 et celle du robot porte-instrument via une liaison série RS232. L’ordi-
nateur de contrôle gère quant à lui l’envoi (et la réception) des positions et des vitesses

1. www.msdn.microsoft.com
2. www.opencv.org
3. www.openmp.org
4. www.qt.io
5. www.mathworks.com

www.msdn.microsoft.com
www.opencv.org
www.openmp.org
www.qt.io
www.mathworks.com
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des différents robots ainsi que la synchronisation entre les différentes parties permet-
tant de réaliser la tâche robotique souhaitée (prises de vue, extraction d’informations
visuelles, reconstruction 3D, contrôle des robots porte-endoscope et porte-instrument).

FIGURE 4.1. – Représentation du dispositif d’expérimentation

Remarque
Des problèmes de blindage dans le prototype FluoMis rendent délicate l’utilisation si-
multanée des deux modalités d’imagerie (laparoscopique/fluorescence). Il en résulte de
forts recouvrements dans les images issues de ces deux modalités, ce qui ne permet pas
actuellement une extraction simultanée d’informations. C’est pourquoi, pour les éva-
luations présentées dans ce chapitre nécessitant les informations des deux modalités,
nous utilisons uniquement la caméra laparoscopique et un marqueur (pour localisateur
optique) jouant le rôle d’une cible fluorescente.

4.2.1 Calibrage du système

Le calibrage de notre système composé d’un robot porte-endoscope ViKY et d’un dis-
positif endoscopique bimodal FluoMIS à deux caméras consiste à déterminer les para-
mètres intrinsèques des caméras et la matrice de transformation géométrique main-œil
(présentées dans la partie 2.2). Pour réaliser ce calibrage, nous utilisons des approches
classiques très utilisées dans la communauté de la vision par ordinateur.

- A - Calibrage des caméras endoscopiques

Le calibrage d’une caméra consiste à déterminer son modèle géométrique présenté dans
la partie 2.2.1, permettant d’exprimer la relation entre le repère monde (3D) et l’image
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(2D). Dans cette évaluation, ce modèle utilisé dans l’ensemble des algorithmes dévelop-
pés, nous permettra également de :

– projeter dans l’image des points 3D connus dans le repère de la caméra
– ou d’estimer la position de points 3D dans le repère de la caméra appartenant au plan

défini par une mire de calibrage (coins de la mire) en déterminant la transformation
extrinsèque entre les repères de la mire et de la caméra (voir équation 4.1).

ï Principe du calibrage d’une caméra en pratique
Le calibrage des caméras du système FluoMIS est réalisé en utilisant l’approche de Zhang
[2000] implémentée dans la librairie OpenCV. Cette méthode facile à mettre en œuvre
repose sur l’acquisition de plusieurs images (au moins trois) selon différentes orienta-
tions spatiales de la scène (sans avoir besoin de connaître leur position) en utilisant une
mire plane portant des motifs de type carrés noirs sur fond blanc et dont les dimensions
sont connues.

En pratique, pour calibrer la caméra endoscopique, une mire stérilisable (figure 4.2a)
sur laquelle est gravé un damier de 4×7 carrés noirs de 5 mm est utilisée. Pour calibrer
la caméra de fluorescence, nous utilisons une ampoule incandescente classique pour
pouvoir visualiser les points de cette mire.

La procédure de calibrage consiste à prendre 20 images de la mire (toutes les 50 ms) pour
plusieurs orientations et positions couvrant l’ensemble de l’espace de travail. Les points
retenus pour calibrer la caméra (équation 2.8) sont les quatre coins de chaque carré.
Chaque image de résolution 640× 480 de la mire fournit ainsi M points (avec M=40)
illustrés dans les figures 4.2b et 4.2d.

ï Exemple de résultats obtenus d’un calibrage d’une caméra endoscopique
Nous présentons dans ce paragraphe, un exemple d’une matrice de paramètres intrin-
sèques d’une caméra obtenue après la procédure de calibrage. Cette matrice détermi-
née pour N orientations de la mire (avec N=20) composée de M points (avec M=40) est
la suivante :

K =

574.62 0 276.54
0 576.22 214.58
0 0 1


L’erreur de reprojection εK correspondant à l’erreur moyenne pour les 20 positions de la
mire entre les points 3D de la mire projetés dans l’image via cette matrice de calibrage
et les points détectés dans l’image est de 0.21 pixels.

- B - Calibrage du système caméra/robot

La transformation géométrique permettant de connaître la relation entre les repères de
la caméra et de l’effecteur du robot porte-endoscope est estimée par un calibrage main-
œil présenté dans la partie 2.2.2.
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(a) (b)

(c) (d)

FIGURE 4.2. – Exemple de détection des coins d’une mire pendant la procédure de ca-
librage avec le méthode de Zhang [2000] (a) et (b) Images extraites de la
caméra laproscopique (visible) pendant la procédure de calibrage (c) et
(c) Images extraites de la caméra endoscopique de fluorescence pendant
la procédure de calibrage

ï Principe du calibrage main-œil en pratique
Pour réaliser le calibrage main-œil du système robot porte-endoscope/caméra, nous
utilisons la méthode décrite dans [Zhao, 2011]. Cette méthode, fondée sur les travaux de
Tsai and Lenz [1989], utilise les quaternions duaux avec une résolution par optimisation.

En pratique, nous effectuons une série de 12 déplacements du robot illustrée dans la
figure 4.3. Pour chaque position, les paramètres extrinsèques de la caméra et l’attitude
de l’effecteur du robot sont déterminés.

La recherche des paramètres extrinsèques (équation 2.8) pour une image consiste à esti-
mer le couple (cRw, ctw), à partir du modèle de la caméra (équation 2.7) et de la connais-
sance des positions 2D/3D des points de la mire. Ces paramètres sont obtenus par une
méthode d’estimation de pose dont le principe réside dans la minimisation d’une erreur
de reprojection entre les points observés et projetés de la mire.

La position et l’orientation de l’effecteur du robot sont quant elles déterminées à partir
du modèle géométrique du robot.(Annexe B).
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FIGURE 4.3. – Représentation des mouvements effectués par le robot pendant le cali-
brage calibrage main-œil

Les transformations correspondant au déplacement de la caméra et de l’effecteur du ro-
bot entre deux configurations spatiales successives peuvent être calculées en connais-
sant leur pose respective pour chaque position. La matrice de calibrage main-œil est
alors estimée en résolvant le système présenté dans l’équation 2.16.

ï Exemple de résultats obtenus pour un calibrage main-œil
Nous présentons dans ce paragraphe, un exemple d’une procédure de calibrage du sys-
tème composé du robot porte-endoscope ViKY et de la caméra endoscopique. La ma-
trice de calibrage main-œil du système {caméra/robot} obtenue pour N positions du
robot (avec N=12) illustrées dans la figure 4.3 est la suivante :

X =

0.08 0.99 −0.006 3.41
0.99 −0.08 −0.01 8.87
0.01 −0.004 −0.99 226.15


Les erreurs de la matrice main-œil estimée à partir des 12 positions du robot sont pré-
sentées dans le tableau 4.1.

Tab. 4.1. – Erreurs en translation et en rotation de la matrice main-œil estimée par un
calibrage

Erreurs εR Erreurs εt

X 0.0025 1.8 mm

Y 0.011 0.32 mm

Z 0.002 0.85 mm
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avec εR =
√√√√ 1

N

N∑
i=1

||nX − ñX||2 et εt = 1

||tX||

√√√√ 1

N

N∑
i=1

∣∣∣∣tX − t̃X
∣∣∣∣2

où εR , εt représentent respectivement les erreurs en rotation et en translation, N est
le nombre de positions du robot porte-endoscope, nX et tX sont l’axe de rotation et la
translation calculés directement à partir des informations de la mire et des modèles de
la caméra et du robot et ñX et t̃X sont l’axe de rotation et la translation estimés à partir
de la matrice main-œil.

ï Procédure d’évaluation du calibrage du système caméra/robot
Les positions 3D des coins d’une mire de calibrage détectés dans l’image, peuvent être
estimées dans le repère de la caméra (paramètres extrinsèques) associé à une position
du robot porte-endoscope. Pour deux configurations i et i+1 du robot porte-endoscope,
la transformation entre les deux repères Rci et Rci+1 de la caméra peut être estimée à
partir du modèle géométrique du robot (positions initiale et finale de l’effecteur) et de la
matrice main-œil. Cette transformation permet d’exprimer, dans le repère de la caméra
Rci+1, les points 3D connus dans le repère de la caméra Rci . Ces points peuvent alors
être exprimés par projection dans l’image associée au repère Rci+1 de la caméra grâce à
sa matrice de calibrage K.
L’évaluation du calibrage du système consiste alors à comparer entre deux positions (i
et i +1) du robot porte-endoscope (pour N positions), les positions 3D et 2D des coins
d’une mire de calibrage dans la configuration i +1 du robot obtenues grâce à leur locali-
sation dans la configuration i du robot, au modèle géométrique du robot et à la matrice
main-œil aux positions directement estimées par une détection des coins de la mire
dans l’image (paramètres extrinsèques).
Ainsi, les différentes étapes de cette procédure pour deux positions du robot sont les
suivantes :

1. Détecter l’ensemble pi
I1 = [ui

I 1 v i
I 1]T des positions des points de la mire dans

l’image pour la position 1 du robot.

2. Estimer l’ensemble Pi
c1 = [X i

c1 Y i
c1 Z i

c1]T des positions 3D des points de la mire
dans le repère de la caméra Rc1 (paramètres extrinsèques) (équation 4.1).

3. Déterminer la transformation géométrique EF2TEF1 =EF2 T0
0TEF1 entre les posi-

tions 1 et 2 de l’effecteur du robot à partir du modèle géométrique du robot.

4. Exprimer l’ensemble P̃i
c2 = [X̃ i

c2 Ỹ i
c2 Z̃ i

c2]T des points de la mire Pi
c1 dans le repère

de la caméra Rc2 pour la position 2 du robot, à partir de la matrice main-œil X et
de la transformation géométrique EF2TEF1 (équation 4.2).

5. Projeter l’ensemble des points P̃i
c2 dans l’image 2 p̃i

I2 = [ũi
I2 ṽi

I2]T à partir du mo-
dèle de la caméra.

6. Déterminer les ensembles pi
I2 et Pi

c2 suivant les étapes 1 et 2 pour la position 2 du
robot.
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7. Évaluer la précision 3D du système en calculant l’erreur entre les points des en-
sembles Pi

c2 et P̃i
c2 (équation 4.3).

8. Évaluer la précision 2D du système en calculant l’erreur entre les points dans
l’image des ensembles pi

I2 et p̃i
I2 (équation 4.4).

Un point 3D de la mire Pw peut être exprimé dans le repère de la caméra Rc j associé à la
position j du robot par l’expression suivante :

Pcj =cj TwPw (4.1)

où cjTw est la matrice de transformation composée des paramètres extrinsèques.

Un point Pc1 exprimé dans le repère de la caméra 1 peut être exprimé dans le repère de
la caméra 2 de la façon suivante :

P̃c2 = X EF2TEF1X−1Pc1 (4.2)

L’erreur 3D pour N positions du robot est calculée par l’expression suivante :

εc =
√√√√ 1

(N −1)×M

N−1∑
1

M∑
i=1

∣∣∣∣P̃i
c2 −Pi

c2

∣∣∣∣2
(4.3)

L’erreur dans l’image pour N positions du robot est déterminée par l’expression sui-
vante :

εI =
√√√√ 1

(N −1)×M

N−1∑
1

M∑
i=1

∣∣∣∣p̃i
I2 −pi

I2

∣∣∣∣2
(4.4)

où N et M correspondent respectivement au nombre de positions du robot porte-endoscope
et au nombre de points de la mire de calibrage.

ï Résultats d’une évaluation d’un calibrage du système caméra/robot
Nous avons évalué l’ensemble du calibrage de notre système, par la procédure présentée
précédemment, pour 10 positions du robot en prenant comme référence l’image issue
de la première position du robot.

Les erreurs quadratiques moyennes RMS (Root Mean Square) estimées à la suite de cette
évaluation sont de 1.83(±0.98) mm dans l’espace et de 5.15(±3.60) pixels dans l’image.
Un exemple extrait pendant cette étape, pour un mouvement du robot porte-endoscope
est présenté dans la figure 4.4.
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FIGURE 4.4. – Exemple d’évaluation de la précision du calibrage du système entre
deux positions du robot (a) et (b) Images correspondant respectivement
à la détection des coins de la mire extraits de la première position du robot
(référence) et de la deuxième position du robot (c) Comparaison entre les
points 3D de la mire exprimés dans le repère de la caméra 2 : les points en
rouge correspondent aux points de référence déterminés dans l’étape 6 et
les points en vert représentent les points 3D de la mire extraits de l’image 1
et exprimés dans le repère de la caméra 2 (étape 4) (d) Comparaison entre
les points 2D de la mire exprimés dans l’image 2 : les points en rouge cor-
respondent aux points de référence et les points en vert représentent les
points de la mire pour la position 1 du robot exprimés dans le repère de la
caméra 2 et projetés dans l’image 2 (étape 5)

Les résultats obtenus dans l’espace et dans l’image, pour l’ensemble des positions du
robots de cette évaluation, sont quant eux présentés dans le tableau 4.2.
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Tab. 4.2. – Résultats de l’évaluation de la précision du calibrage pour 10 positions du
robot porte-endoscope ViKY

Erreurs RMS Écart type

X 1.48 0.90

Y 0.29 0.13Espace (mm)
Z 1.59 1.03

u 4.54 3.86
Image (pixels)

v 1.58 1.26

4.2.2 Suivi d’instruments chirurgicaux

Dans cette partie, nous cherchons à évaluer la méthode de suivi des instruments chirur-
gicaux présentée dans la partie 2.3. Nous justifions tout d’abord (partie - A -), les seuils
fixés dans l’algorithme de détection et plus précisément ceux employés dans le filtre de
Frangi [Frangi et al., 1998] pour détecter les bords d’un instrument. Ensuite, la préci-
sion de cette méthode dans l’image est évaluée par comparaison avec une annotation
manuelle sur 1500 images issues de trois chirurgies laparoscopiques (partie - A -).
Enfin, l’estimation tridimensionnelle de la méthode est évaluée en utilisant comme ré-
férence les informations issues d’un robot porte-instrument (partie - B -).

- A - Paramétrage et évaluation de la précision 2D de la méthode de localisation des
instruments

L’objectif de cette évaluation consiste à choisir les paramètres du filtre de Frangi et à
estimer la précision de la méthode de suivi des instruments dans l’image.
Le filtre de Frangi présenté dans la partie 2.3 est utilisé dans la méthode de suivi d’ins-
truments pour extraire les contours d’un instrument.
Pour rappel, les paramètres utilisés dans sa fonction (équation 2.36) sont les suivants :
– σ est l’écart type du noyau gaussien définissant l’échelle,
– β, c ajustent la sensibilité.
Le paramètre le plus crucial dans l’extraction précise des bords d’un instrument est
σ. Nous fixons selon [Frangi et al., 1998], les paramètres de sensibilité β = 1 et c =
0.5max(S) (où S est la norme de Frobenius la matrice hessienne de l’image). Un exemple
de l’influence de σ sur trois images de chirurgie avec ces paramètres de sensibilité est
illustré dans la figure 4.5.
L’évaluation de la précision 2D de la méthode de suivi des instruments consiste à com-
parer la position de la pointe d’un instrument et l’orientation de son axe central esti-
mées dans l’image à une annotation manuelle, sur trois séquences vidéos de chirurgie
dont les caractéristiques sont présentées dans le tableau 4.3.
Cette évaluation est répétée pour différentes valeurs du paramètre σ du filtre de Frangi
afin de trouver leσ optimal en fonction de la précision obtenue dans l’image. Après une
évaluation qualitative des résultats (voir figure 4.5) illustrant l’influence de la valeur deσ
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Pince monopolaire 1 Pince monopolaire 2 Porte-aiguille

σ

1

2

3

5

FIGURE 4.5. – Illustration de l’influence du paramètreσ du filtre de Frangi pour la dé-
tection des bords d’un instrument chirurgical

dans l’extraction des contours des instruments, nous choisissons pour cette évaluation
de faire varier σ de 1 à 3.
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Tab. 4.3. – Caractéristiques des séquences vidéos pour l’évaluation de l’algorithme de
suivi des instruments chirurgicaux dans des images endoscopiques

Propriétés de la séquence

OccultationSéquences
Taille image

(pixels)
#

Images Fumée
et croisement

Pince monopolaire 1 720×576 500 O N

Pince monopolaire 2 720×576 550 O N

Porte-aiguille 720×576 525 N O

ï Résultats obtenus pour le paramétrage et l’évaluation de la précision 2D
Les résultats obtenus pour l’estimation de la précision 2D de l’algorithme en fonction de
trois valeurs du paramètre σ sont présentés dans le tableau 4.4. Ce tableau présente les
erreurs et les variations dans l’estimation de la position de la pointe de l’instrument suivi
et de l’orientation de son axe central dans l’image ainsi que la fréquence de l’algorithme
pour chaque séquence vidéo selon les trois valeurs deσ choisies. Pour chaque valeur de
σ, la fréquence ainsi que les erreurs et les variations (position et orientation) moyennes
pour l’ensemble des séquences sont également calculées.

La figure 4.6 illustre, quant à elle, un exemple d’images extraites, lors de l’évaluation de
la précision de l’algorithme de localisation des instruments dans l’image.

Tab. 4.4. – Évaluation de la localisation d’un instrument dans l’image en fonction du
paramètreσ du filtre de Frangi

Position Orientation

Erreur RMS Écart type Erreur RMS Écart type Fréq.σ Séquences
(pixels) (pixels) (°) (°) (Hz)

Monopolaire1 9.38 5.42 1.22 0.81 13.79
Monopolaire2 9.08 8.94 0.87 0.56 13.04
Porte-aiguille 26.40 12.13 1.97 1.14 13.72

1

Moyennes (1) 14.95 12.29 1.35 0.98 13.52

Monopolaire1 13.64 7.70 1.35 0.87 12.65
Monopolaire2 16.66 10.03 0.96 0.63 12.22
Porte-aiguille 25.89 14.27 2.34 1.50 12.26

2

Moyennes (2) 18.78 12.18 1.55 1.22 12.38

Monopolaire1 32.22 27.00 1.75 1.20 12.00
Monopolaire2 17.56 10.15 1.10 0.70 11.48
Porte-aiguille 27.87 18.32 2.36 1.52 11.45

3

Moyennes (3) 25.65 20.66 1.73 1.30 11.64
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(a) (b) (c)

(d) (e) (f)

FIGURE 4.6. – Exemple de résultats obtenus pour l’évaluation de la méthode de suivi
d’instruments Dans les images, les croix rouges et vertes représentent res-
pectivement la pointe de l’instrument identifiée par une annotation ma-
nuelle et détectée par notre algorithme. (a) et (d) Images extraites de la
séquence Monopolaire1 (b) et (e) Images extraites de la séquence Mono-
polaire2 (c) et (f) Images extraites de la séquence Porte-aiguille

Pour cette évaluation, les meilleurs résultats sont obtenus pour le choix d’un σ= 1 avec
une précision de 14.95(±12.29) pixels pour l’estimation de la position de la pointe de
l’instrument et de 1.35(±0.98)° pour l’orientation de son axe central pour l’ensemble des
séquences vidéos de chirurgie. Comme l’illustre la figure 4.5, les contours dans l’image
obtenus par le filtre de Frangi pour un σ= 1 sont très fins, de l’ordre pixellique. Lorsque
nous utilisons un σ > 1, ces contours sont plus épais impliquant une détection moins
fine des bords de l’instrument par la transformée de Hough [1962]. L’orientation de l’axe
central de l’instrument ainsi que l’estimation de la pointe de l’instrument dans l’image
sont alors moins précises. Nous choisissons donc pour notre méthode de localisation le
paramètre du filtre de Frangi σ= 1.

ï Réduction du temps de calcul de l’algorithme de localisation des instruments
L’objectif premier de la méthode de localisation d’instruments chirurgicaux est d’être
temps réel. La fréquence moyenne de l’algorithme de localisation des instruments es-
timée, pour l’ensemble des séquences pour σ= 1 est de 13.51 Hz. Un compromis entre
la précision et le temps de calcul de l’algorithme doit donc être fait. Le temps de calcul
de notre algorithme dépend majoritairement des convolutions utilisées dans le filtre de
Frangi pour la détermination de la hessienne de l’image.
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Pour réduire ce temps de calcul, nous choisissons de diviser par deux l’image d’entrée
du filtre de Frangi. Après redimensionnement de l’image d’entrée du filtre de Frangi et
en conservant le paramètre σ= 1, l’évaluation de la précision 2D de la méthode de suivi
est de nouveau réalisée sur les trois séquences vidéos de chirurgie (présentées dans le
tableau 4.3). Les résultats obtenus pour cette évaluation sont résumés dans le tableau
4.5. Ce tableau présente les erreurs et les variations dans l’estimation de la position de
la pointe de l’instrument suivi et de l’orientation de son axe central dans l’image, ainsi
que la fréquence de l’algorithme pour chacune des séquences vidéos de chirurgie. Les
résultats de la précision et de la fréquence moyennes obtenues pour l’ensemble des sé-
quences, après redimensionnement de l’image d’entrée du filtre de Frangi sont compa-
rées à celles estimées dans la première évaluation (tableau 4.4) pour σ= 1.

Tab. 4.5. – Évaluation de la localisation 2D d’un instrument après redimensionne-
ment de l’image d’entrée du filtre de Frangi avec unσ= 1

Position Orientation

Erreur RMS Écart type Erreur RMS Écart type Fréq.Séquences
(pixels) (pixels) (°) (°) (Hz)

Monopolaire1 14.20 7.72 1.76 1.14 32.59
Monopolaire2 17.97 10.48 1.06 0.64 30.92
Porte-aiguille 25.13 13.08 2.69 1.86 30.81

Moyennes (1’) 19.16 11.58 1.82 1.47 31.44

Comparaison + - + + +
Moyennes
(1) et (1’)

4.21 0.71 0.47 0.49 17.92

À la suite de cette évaluation, l’augmentation de la fréquence moyenne de l’algorithme
de suivi d’instruments pour l’ensemble des séquences vidéos en comparaison avec celle
obtenue dans la première évaluation (pour σ = 1) présentée dans le tableau 4.4 est de
17.92 Hz. La perte de précision dans l’estimation de la position de la pointe de l’instru-
ment est quant à elle de 4.21 pixels avec une diminution des variations de 0.71 pixels.
Pour l’estimation de l’orientation de l’axe central de l’instrument, les résultats présentent
une augmentation de l’erreur moyenne de 0.47° avec un taux de variations supérieur à
0.49° en comparaison avec ceux obtenus dans la première évaluation.

- B - Évaluation de la précision 3D de la méthode de localisation des instruments

Nous proposons d’utiliser un robot ViKY portant un instrument comme référence pour
évaluer la précision de l’estimation de la pose 3D d’un instrument par notre méthode
présentée dans la partie 2.3. Afin d’utiliser les mesures du robot porte-instrument comme
référence dans le repère de la caméra, nous réalisons pour cette évaluation un calibrage
manuel entre les repères de la caméra et du robot.
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ï Principe du calibrage manuel entre la caméra et le robot porte-instrument
Pour évaluer notre méthode pour l’estimation de la pose 3D d’un instrument, il est né-
cessaire de déterminer précisément la transformation géométrique cT0I (illustrée figure
4.7) entre les référentiels de la caméra Rc et du robot porte-instrument R0I .
Cette transformation géométrique est déterminée selon les trois étapes suivantes :

1. Acquisition des ensembles de positions 3D dans le repère caméra Pi
c = [X i

c Y i
c Z i

c ]T

et dans le repère de base du robot Pi
0I = [X i

0I Y i
0I Z i

0I ]T .

2. Estimation de la matrice de rotation cR0I.

3. Calcul du vecteur de translation ct0I.

FIGURE 4.7. – Représentation de la transformation géométrique cT0I entre les repères
de la caméra et le robot porte-instrument

À partir de la matrice de transformation cT0I, les points Pi
0I peuvent être exprimés dans

le repère de la caméra de la façon suivante :

Pi
c =c T0IPi

0I =c R0Pi
0I +c t0I (4.5)

Pour acquérir deux ensembles de points homologues dans les repères de la caméra et
du robot, nous utilisons une mire de calibrage. À partir des points de la mire détectés
dans l’image, il est possible de déterminer les paramètres extrinsèques de la caméra et
de calculer les positions 3D de ces points dans le repère de la caméra (équation 4.1). Les
positions 3D de ces points peuvent également être connues dans le repère du robot par
pointage avec l’instrument porté par le robot porte-instrument (à partir de son modèle
géométrique présenté dans l’annexe B).
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En pratique, nous prenons les points (9 pour chaque orientation de la mire) obtenus
pour trois orientations différentes de la mire.

Pour déterminer la matrice de rotation cR0I (algorithme de RANSAC), nous avons choisi
d’utiliser une représentation des paramètres de la rotation par une matrice orthogonale.
Dans cette représentation, la matrice de rotation est décrite par 9 paramètres. Ainsi,
pour N points (avec N ≥ 3), la matrice de rotation est obtenue par :

min
cR0I

=
N∑

i=1

∣∣∣∣Qi
c −c R0IQi

0I

∣∣∣∣ avec

{
Qi

c = Pi
c −Cc

Qi
0I = Pi

0I −C0I
(4.6)

où Cc = 1
N

∑N
i=1 Pi

c et C0I = 1
N

∑N
i=1 Pi

0I sont respectivement les centroïdes des points dans
le référentiels de la caméra et du robot.

Le vecteur de translation ct0I est quant à lui déterminé par :

ct0I = Cc −c R0IC0I (4.7)

ï Résultats d’un calibrage manuel
Un exemple de résultats obtenus pour un calibrage manuel entre la caméra et le ro-
bot porte-instrument est représenté dans la figure 4.8. Plusieurs positions des coins de
la mire pointés par l’instrument porté par le robot, exprimées dans le référentiel de la
caméra grâce à la matrice de calibrage estimée (équation 4.8), sont comparées à celles
déterminées dans le repère de la caméra par leur identification dans l’image et l’estima-
tion des paramètres extrinsèques. Cette matrice de calibrage est la suivante :

cT0I =


−0.808 1.041 −0.031 97.863
0.937 0.777 −0.242 −85.111
−0.183 0.212 1.110 −67.885

0 0 0 1

 (4.8)

L’erreur RMS obtenue pour ce calibrage est de 1.46(±0.67) mm. Les erreurs selon les
axes X, Y et Z sont présentées dans le tableau 4.6. L’erreur intrinsèque du robot estimée
à partir du pointage des coins de la mire est de 0.96 mm.

Tab. 4.6. – Résultats obtenus pour un calibrage manuel entre la caméra endoscopique
et le robot porte-instrument

Erreurs RMS en mm Écart type en mm

X 1.22 0.65

Y 0.81 0.55

Z 0.06 0.04
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FIGURE 4.8. – Exemple de résultats obtenus pour le calibrage manuel entre la caméra
et le robot porte-instrument (a) Représentation de l’étape de pointage du
calibrage avec la pointe d’un instrument (b) Positions 3D des points de la
mire pointés dans le repère du robot porte-instrument (c) Positions 3D des
points de la mire détectés dans le repère de la caméra (d) Représentation
des points 3D détectés dans le repère de la caméra et pointés par le robot
exprimés dans le référentiel de la caméra à partir de la matrice de calibrage
estimée

ï Résultats d’une évaluation de l’estimation de la position 3D de la pointe d’un instru-
ment
Nous avons comparé sur banc d’essai, les positions de la pointe d’un instrument esti-
mées par notre méthode de suivi pour 2000 positions prises à différentes profondeurs de
la caméra avec celles obtenues à partir des positions du robot porte-instrument expri-
mées dans le repère de la caméra grâce à la matrice de calibrage estimée précédemment.
Les résultats de cette comparaison selon les axes X, Y et Z sont présentés dans le tableau
4.7. Nous obtenons à la suite de cette évaluation, une erreur RMS de 4.6(±4.33) mm.

La figure 4.9 représente les trajectoires obtenues durant cette évaluation, dans l’espace
et selon les axes X, Y, Z, de la pointe de l’instrument, exprimées dans le repère de la
caméra, par la méthode de localisation des instruments et par les positions du robot
porte-instrument (matrice de calibrage).
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Tab. 4.7. – Résultats pour l’estimation de la position 3D de la pointe d’un instrument

Erreurs RMS en mm Écart type en mm

X 2.28 1.76

Y 2.19 1.76

Z 5.47 3.91
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FIGURE 4.9. – Évaluation de l’estimation de la position 3D de la pointe d’un instru-
ment chirurgical (a), (b) et (c) Trajectoire de la pointe d’un instrument
donnée par le robot (courbes rouges) et la méthode de suivi d’instru-
ments (courbes vertes) selon les axes X, Y et Z de la caméra (d) Trajectoire
dans l’espace de la pointe d’un instrument issue des informations géomé-
triques du robot exprimée dans le repère de la caméra (e) Trajectoires dans
l’espace de la pointe d’un instrument donnée par la méthode de suivi ex-
primée dans le repère de la caméra
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La figure 4.10 illustre, quant à elle, les trajectoires de la pointe d’un instrument dans
l’image et dans l’espace, estimées par notre algorithme pour le suivi d’une cible (carré
de 40×40 mm).

(a) (b) (c)

0 100 200 300 400 500 600

0

100

200

300

400

u (pixels)

v 
(p

ix
el

s)

(d)

−100
−50

0
50

100
150 −50

0

50

100

−1000

−500

0

500

Y (mm)

X (mm)

Z
 (

m
m

)

(e)

FIGURE 4.10. – Exemple de trajectoires obtenues par la méthode de suivi d’instru-
ments Dans les figures, le rectangle vert correspond à la trajectoire de
référence et les lignes bleues à la trajectoire de la pointe de l’instrument
donnée par l’algorithme de suivi. (a), (b) et (c) Images extraites durant
l’évaluation (d) et (e) Trajectoires dans l’image et dans l’espace par rap-
port au repère de la caméra

4.2.3 Suivi d’une cible anatomique fluorescente

Pour rappel, la localisation du canal cystique dans l’image initiale est réalisée semi-
automatiquement, par une identification de son contour dans l’image par l’opérateur.
Dans cette partie, nous évaluons uniquement la méthode de suivi de cibles anatomiques
dans des images de fluorescence présentée dans la partie 2.4.

Cette évaluation consiste à comparer les résultats obtenus sur des séquences vidéos de
cholécystectomie à une annotation semi-automatique. Elle est réalisée sur plusieurs sé-
quences vidéo issues de différents systèmes de fluorescence et nous permet de trouver
les paramètres optimaux pour l’algorithme de suivi (partie - A -).

Nous évaluons ensuite la précision de la reconstruction 3D issues de deux prises de vue
pour deux positions du robot porte-endoscope (partie - B -).
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- A - Évaluation du suivi du canal cystique dans l’image

Pour évaluer la précision de notre algorithme de suivi (présenté dans la partie 2.4) du ca-
nal cystique dans des images de fluorescence, nous avons sélectionné quatre vidéos de
cholécystectomie avec différents dispositifs (présenté dans la partie ??), illustrées dans
la figure 4.11 :
– deux séquences d’un essai sur cochon avec le système FluoMis,
– une séquence avec le système PinPoint de Novadaq
– et une séquence avec le système d’Olympus.
Les caractéristiques de ces séquences sont présentées dans le tableau 4.8.

Tab. 4.8. – Caractéristiques des séquences vidéos pour l’évaluation de l’algorithme de
suivi du canal cystique dans des images de fluorescence

Propriétés de la séquence

Variation DivisionSéquences
Taille image

(pixels)
#

Images Occultation
d’apparence et fusion

FluoMis1 720×576 450 O O N

FluoMis2 720×576 420 O O N

Novadaq 490×360 440 O O O

Olympus 640×480 800 O O O

Nous rappelons brièvement ici le principe de notre algorithme de suivi du canal cystique
dans une séquence d’images de fluorescence (présenté dans la partie 2.4.2).
Pour suivre le canal cystique, un filtre de Kalman est utilisé pour prédite sa zone de
recherche dans l’image courante à partir de sa détection dans l’image précédente. Son
identification parmi les objets candidats dans cette zone de recherche est obtenue à
partir de critères de similarité en prenant comme référence les informations issues de
sa détection de l’image précédente.
Ces informations de similarité sont basées sur des descripteurs de forme (moments de
Hu) et de répartition des intensités (histogramme) que nous pondérons avec des seuils
wh et wb . L’information de ressemblance entre un objet j dans cette zone de recherche
et la détection du canal cystique dans l’image précédente est obtenue en combinant les
distances db j et dh j basées respectivement sur la répartition des intensités et de la forme
(équations 2.59 et 2.60).
Cette combinaison est donnée par :

D j = wbdb j +whdh j (4.9)

où wi ∈ [0,1] sont des cœfficients de pondération.

Afin de trouver les coefficients de pondération optimaux wh et wb , pour le suivi du canal
cystique (équation 4.9), nous comparons pour l’ensemble des séquences vidéos (4.8),
les résultats obtenus à une annotation semi-automatique, pour différentes valeurs de
ces coefficients.
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Cette annotation est réalisée sur des images de contours où l’opérateur identifie le ca-
nal cystique en cliquant dans la zone délimitée par son contour. Le canal cystique est
ensuite identifié automatiquement en recherchant parmi tous les contours de l’image
celui ayant son centre de gravité le plus proche de la position du clic dans l’image. Le
contour identifié servira de référence, dans cette évaluation pour comparer les résultats
obtenus par la méthode de suivi .

Les informations conservées pour évaluer la méthode, après cette identification, sont
le centre gravité du contour du canal cystique et sa boîte englobante. Les mesures ex-
traites par notre algorithme de détection correspondent également au centre de gravité
de l’objet identifié dans l’image et sa boîte englobante.

Pour chaque image, nous avons donc deux centres de gravité et deux boîtes englobantes
issues de l’annotation semi-automatique et de la mesure de notre algorithme. Une me-
sure dans l’image est alors considérée comme correcte si les deux centres de gravité sont
contenus dans les deux boîtes englobantes identifiées par l’annotation et l’algorithme
de suivi (comme illustré, dans la première colonne de la figure 4.11). Le critère que nous
choisissons pour évaluer le suivi du canal cystique est le taux de détections correctes.

L’initialisation de notre algorithme de suivi pour chaque séquence vidéo est réalisée dès
la première image, selon le même principe que l’annotation semi-automatique.

Nous avons répété cette évaluation, pour l’ensemble des séquences vidéos, avec diffé-
rentes valeurs pour les paramètres présentés dans l’équation 4.9, pour le suivi du canal
cystique.

Nous avons choisi d’évaluer l’influence de chaque descripteur séparément, puis de les
faire varier, pour extraire la meilleure combinaison, en fonction du taux de détection
correctes du canal cystique dans l’ensemble des séquences vidéos.

De plus, pour évaluer l’apport du filtre de Kalman, dans l’algorithme de suivi du canal
cystique, ces expérimentations ont été réalisées pour les six combinaisons des coeffi-
cients de pondérations choisies : sans le filtre de Kalman (recherche dans toute l’image)
et avec le filtre de Kalman (recherche dans une zone prédite présentée dans la partie
2.4.2).

ï Résultats obtenus pour l’évaluation de l’algorithme de suivi du canal cystique
Les résultats obtenus pour l’évaluation de l’algorithme de suivi du canal pour l’ensemble
des séquences vidéos (présentées dans le tableau 4.8) sont présentés dans le tableau 4.9.

Ce tableau est composé de deux parties correspondant aux résultats obtenus avec et
sans le filtre de Kalman. Chaque partie présente le taux de détections correctes du canal
cystique, pour chacune des séquences vidéos, en fonction des combinaisons des valeurs
des coefficients de pondération de chacun des descripteurs choisies. Pour chaque com-
binaison, le taux moyen de détections correctes du canal cystique, pour l’ensemble des
séquences vidéos est également calculé.

Un exemple d’images extraites, lors de l’évaluation de l’algorithme de suivi du canal
cystique dans l’ensemble des séquences vidéos est présenté dans la figure 4.11.
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(a) (b) (c)

(d) (e) (f)

(g) (h) (i)

(j) (k) (l)

FIGURE 4.11. – Exemple d’images extraites de l’évaluation de la méthode de suivi du
canal cystique dans des images de fluorescence Dans les images, le
point et le rectangle rouges correspondent respectivement au centre de
gravité et à la boîte englobante de la cible identifiée par une annotation
manuelle. Le point et le rectangle bleus représentent le centre de gravité
et la boîte englobante de l’objet détecté par l’algorithme de suivi du ca-
nal cystique. (a), (b) et (c) Images extraites de la séquence FluoMis1 (d),
(e) et (f) Images extraites de la séquence FluoMis2 (g), (h) et (i) Images
extraites de la séquence Novadaq (j), (k) et (l) Images extraites de la sé-
quence Olympus (a), (d), (g) et (j) illustrent un exemple d’une détection
considérée comme correcte (b), (e), (h) et (k) illustrent une mauvaise dé-
tection et (c), (f), (i) et (l) illustrent une détection manquante
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Tab. 4.9. – Évaluation des différents descripteurs sur des séquences de cholécystecto-
mie avec wb et wh les coefficients de pondération (équation 4.9)

Coefficients de pondération

Séquences

K
al

m
an

wh = 0

wb = 1

wh = 1

wb = 0

wh = 1

wb = 1

wh = 1

wb = 0.5

wh = 0.5

wb = 1

wh = 0.75

wb = 1

FluoMis1 0.989 0.929 0.989 0.989 0.989 0.989
FluoMis2 0.935 0.717 0.935 0.935 0.935 0.935
Novadaq 0.411 0.434 0.520 0.478 0.523 0.530
Olympus

Sa
n

s

0.529 0.700 0.819 0.737 0.818 0.819

Moyennes 0.716 0.695 0.816 0.785 0.816 0.818

FluoMis1 0.956 0.956 0.956 0.956 0.956 0.956
FluoMis2 0.989 0.793 0.989 0.989 0.989 0.989
Novadaq 0.779 0.887 0.796 0.895 0.527 0.895
Olympus

A
ve

c

0.964 0.937 0.967 0.937 0.966 0.967

Moyennes 0.922 0.893 0.927 0.944 0.859 0.952

À la suite de cette évaluation, nous obtenons les meilleurs résultats avec les paramètres
wh = 0.75, wb = 1, pour l’ensemble des séquences vidéos. Le taux moyen de détections
correctes du canal cystique avec ces paramètres est de 82% pour une recherche dans
toute l’image et de 95% avec le filtre de Kalman.
La fréquence de l’algorithme de suivi du canal cystique, estimée pour chaque séquence
vidèo de cholécystectomie, avec les paramètres identifiés wh = 0.75, wb = 1, est présen-
tée dans le tableau 4.10.

Tab. 4.10. – Fréquences de l’algorithme de suivi de cibles anatomiques fluorescentes

Séquences

FluoMis1 FluoMis2 Novadaq Olympus

Fréquences (Hz) 36.62 39.76 60.25 56.51

- B - Évaluation de la reconstruction 3D d’une cible de fluorescence

Dans cette partie, nous évaluons la reconstruction 3D d’une cible de fluorescence pré-
sentée dans la partie 2.4.3, à partir de deux prises de vue pour deux positions successives
du robot porte-endoscope. Cette reconstruction dépend, en partie, de la transformation
main-œil entre la caméra endoscopique de fluorescence et l’effecteur du robot porte-
endoscope.
Le calibrage main-œil tel que présenté dans la section - B - de la partie 4.2.1, n’a pu être
effectué avec la caméra de fluorescence : des difficultés ont été rencontrées lors de la
phase de calibrage pour détecter la mire de calibrage dans l’image de fluorescence pour
l’ensemble des déplacements du robot porte-endoscope. C’est pourquoi dans cette par-
tie, nous évaluons la précision de la reconstruction 3D à partir d’une paire d’images is-
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sues de la caméra laparoscopique (visible). Nous présentons néanmoins une évaluation
qualitative d’une reconstruction 3D d’une cible fluorescente réalisée en utilisant les pa-
ramètres estimés pour la caméra laparoscopique (visible).

ï Principe de l’évaluation de la reconstruction 3D
Nous utilisons une mire de calibrage, pour évaluer la précision de la reconstruction 3D
déterminée à partir de deux prises de vue de la caméra, portée par un robot porte-
endoscope. Cette mire de calibrage nous permet de connaître précisément la position
tridimensionnelle de tous ses coins à partir du modèle de la caméra. Ces points expri-
més dans le repère de la caméra sont estimés à partir de leur identification dans l’image,
selon le même principe que présenté dans l’équation 4.1.

La reconstruction 3D de la mire de calibrage est obtenue à partir de la carte de disparité,
construite (partie 2.4.3) après la mise en correspondance d’une paire d’images rectifiées
prises pour deux positions du robot porte-endoscope. À partir de la carte de disparité et
de la position connue des coins de la mire de calibrage dans l’image, il est alors possible
d’identifier, dans le nuage de points 3D de la mire, les points correspondant à ses coins.

Pour évaluer la reconstruction 3D, les positions des coins de la mire de calibrage esti-
mées dans le nuage de points 3D sont comparées à celles estimées à partir du modèle
de la caméra.

ï Résultats de l’évaluation d’une reconstruction 3D
Pour estimer le nuage de points 3D de la mire de calibrage, nous avons choisi une taille
de fenêtre de corrélation, permettant la mise en correspondance de la paire d’images de
31×31 pixels.

Les résultats obtenus selon les axes X, Y, Z, pour la comparaison des 40 points de la
mire de calibrage estimés, dans le repère de la caméra, par la reconstruction 3D et par la
détermination paramètres extrinsèques (entre la caméra et la mire), sont présentés dans
le tableau 4.11. L’erreur RMS obtenue, à la suite de cette évaluation, est de 10.9(±5.13)
mm. La précision de la reconstruction 3D estimée à partir de deux images extraites pour
deux positions du robot porte-endoscope sera discutée dans la partie 4.5.2.

Un exemple d’un nuage de points 3D obtenu pour la reconstruction 3D de la mire ainsi
que les points choisis pour cette évaluation sont présentés dans la figure 4.12.

Tab. 4.11. – Résultats obtenus pour l’évaluation de la précision de la reconstruction
3D d’une mire de calibrage

Erreurs en mm Écart type en mm

X 4.10 1.90

Y 3.45 1.52

Z 10.76 5.67

La figure 4.13 représente un exemple d’une reconstruction 3D d’une ampoule fluores-
cente en utilisant les paramètres estimés pour la caméra laparoscopique (visible).
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FIGURE 4.12. – Exemple d’un nuage de points 3D obtenu par la reconstruction d’une
mire de calibrage pour deux prises de vue (a) et (b) Images de la mire de
calibrage rectifiées (c) Carte de disparité obtenue après la mise en corres-
pondance (d) Nuage de points 3D correspondant à la mire de calibrage
(e) Représentation des points 3D de la mire, estimés à partir de leur dé-
tection dans l’image et du modèle de la caméra (points rouges) et des
points associés dans le nuage de points 3D (point verts)

(a) (b) (c)

FIGURE 4.13. – Exemple d’un nuage de points 3D obtenu par la reconstruction d’une
ampoule visible dans l’image de fluorescence pour deux prises de vue
(a) Image de fluorescence de l’ampoule (b) Carte de disparité obtenue
après la mise en correspondance (c) Nuage de points 3D correspondant
à l’ampoule
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4.2.4 Suivi de primitives visuelles par asservissement visuel du robot
porte-endoscope ViKY

Dans cette partie, nous présentons les différentes commandes développées pour l’as-
servissement visuel du robot porte-endoscope ViKY. L’objectif de ces commandes est
de contrôler les différents degrés de liberté du robot pour suivre et maintenir au centre
de l’image différentes primitives visuelles extraites des deux modalités d’imagerie (vi-
sible/fluorescence).

- A - Suivi d’instruments chirurgicaux par un robot-porte-endoscope

Nous proposons ici différents modes de fonctionnement du robot porte-endoscope ViKY
pour suivre des instruments chirurgicaux par asservissement visuel. La stratégie que
nous avons choisie est de contrôler le robot pour conserver un ou plusieurs instruments
centrés dans l’image endoscopique. Les informations visuelles nécessaires pour réaliser
cette tâche robotique sont obtenues à partir de la méthode de suivi des instruments
présentées dans la partie 2.3.

Toutes les évaluations de l’asservissement visuel du robot porte-endoscope, selon dif-
férents modes de fonctionnement, ont été réalisées sur le banc d’essai présenté dans la
figure 4.1 avec une pièce de viande en fond.

Pour l’ensemble de ces commandes, nous avons choisi un gain λ = 0.25 permettant
d’ajuster la vitesse de convergence. Pour toutes ces expérimentations, des courbes d’éva-
luation sont présentées : trajectoires de la caméra dans l’espace et de la cible dans l’image,
erreurs dans l’image entre la position désirée et la position courante de la cible et com-
mandes en vitesse envoyées aux moteurs du robot ViKY.

ï Cas d’un instrument
Lorsque qu’un seul instrument est présent dans l’image endoscopique, nous considé-
rons deux modes de suivi.

Le mode direct consiste à suivre en continu la pointe d’un instrument obtenue par la
méthode de localisation des instruments dans l’image.
Le mode dégradé, quant à lui, consiste à centrer l’image sur la pointe d’un instrument
lorsque celle-ci sort d’une zone définie dans l’image. Une fois l’image centrée sur la
pointe, l’instrument n’est plus suivi à l’intérieur de la zone.

La loi de commande utilisée pour contrôler le robot porte-endoscope, selon ces deux
modes fonctionnement, est celle présentée dans la relation 3.14 (partie 3.3).

Les figures 4.14 et 4.15 représentent respectivement les courbes d’évaluation de la com-
mande par asservissement visuel du robot porte-endoscope ViKY, pour les modes de
fonctionnement direct et dégradé.

Pour l’évaluation du mode de fonctionnement direct, les erreurs (figure 4.14d) entre la
position désirée et la position courante de la pointe de l’instrument, pour les x et y de
l’image diminuent pour atteindre une précision subpixellique à l’itération 75. La figure
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4.14e illustre une convergence de la pointe de l’instrument au centre de l’image selon
une trajectoire relativement rectiligne.

Pour l’évaluation du mode de fonctionnement dégradé, un premier suivi la pointe de
l’instrument dans l’image est réalisé avec une précision subpixellique (itération 70 de la
figure 4.15g). Entre les itérations 70 et 110 de la figure 4.15g, les variations des erreurs
décrivent le mouvement de la pointe de l’instrument non suivie, à l’intérieur de la zone
centrée dans l’image. Le suivi de la pointe de l’instrument est repris à l’itération 110,
lorsque celle-ci sort de la limite de cette zone (illustré figure 4.15e) représentée par une
ligne bleue dans la figure 4.15g.

ï Gestion du zoom du robot ViKY
Les informations visuelles considérées pour prendre en compte le zoom dans la com-
mande par asservissement visuel du robot porte-endoscope correspondent à la position
de la pointe et à la distance entre les deux bords identifiés d’un instrument à son point
d’entrée dans l’image.

La dimension désirée entre les deux bords identifiés d’un instrument à son point d’en-
trée dans l’image est définie manuellement. Cette dimension peut également être choi-
sie comme la distance entre les deux bords d’un instrument, estimée lors de sa première
identification dans l’image.

Cette commande assure le suivi de la pointe de l’instrument, tout en gardant la dimen-
sion de l’instrument constante à son point d’entrée.

La loi de commande utilisée pour contrôler le robot porte-endoscope en prenant en
compte le zoom est celle définie par la relation 3.21 (partie 3.3).

De la même façon que précédemment, les deux modes de fonctionnement direct et dé-
gradé peuvent être choisis pour suivre la pointe de l’instrument, tout en gardant, une
dimension constante à son point d’entrée dans l’image par asservissement visuel du
robot porte-endoscope.

Les courbes d’évaluation de ces deux modes de fonctionnement pour l’asservissement
visuel du robot porte-endoscope ViKY avec la prise en compte du zoom sont présentées
dans les figures 4.16 et 4.17. Pour ces deux évaluations, le contrôle du robot assure une
converge de la pointe de l’instrument selon une trajectoire rectiligne dans l’image avec
une précision subpixellique.

ï Cas de deux instruments
Lorsque deux instruments sont présents dans l’image, un premier mode de suivi consiste
à suivre uniquement un instrument identifié par l’opérateur dans l’image. Cette ap-
proche offre alors la possibilité au chirurgien de choisir au cours d’une chirurgie l’ins-
trument le plus approprié pour guider le robot porte-endoscope.

Le suivi de l’intersection des axes centraux de deux instruments dans l’image constitue
un autre mode de suivi possible. Cette dernière approche peut être envisagée pour des
tâches nécessitant un positionnement de l’endoscope précis. L’utilisation de l’informa-
tion mutuelle des axes centraux de deux instruments peut apporter une information
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plus robuste que la détection de la pointe seule d’un instrument. Néanmoins, l’intérêt
et la faisabilité dans la pratique clinique de cette dernière approche reste à discuter.

L’asservissement visuel du robot porte-endoscope ViKY pour ces modes de suivi est réa-
lisé à partir d’une primitive visuelle de type point, correspondant à la pointe de l’instru-
ment ou à l’intersection des axes centraux de deux instruments. La loi de commande
que nous utilisons pour contrôler le robot porte-endoscope est présentée dans l’expres-
sion 3.15.

Selon le nombre d’instruments présents dans l’image endoscopique, ces modes de suivi
peuvent être intéressants pour :

– les phases d’exploration de la cavité abdominale en début et fin d’intervention : mode
de commande direct permettant de suivre en continu un instrument ou, dans le cas
de plusieurs instrument, mode commande permettant de choisir l’instrument à suivre ;

– certaines étapes de chirurgie (telles que la suture), où le chirurgien a besoin d’une
image stable pendant qu’il réalise son geste et d’un suivi lorsque l’instrument sort du
champs de vision : mode suivi dégradé permettant de suivre un instrument sortant
d’une zone centrée dans l’image.

L’évaluation des deux modes de fonction pour l’asservissement visuel du robot porte-
endoscope ViKY pour la présence de deux instruments dans l’image est présentée dans
les annexes C.1 et C.2.

- B - Suivi de cibles anatomiques fluorescentes par un robot porte-endoscope

À présent, nous proposons de contrôler le robot porte-endoscope pour suivre et main-
tenir une cible fluorescente au centre de l’image.

Si nous considérons uniquement le positionnement du robot selon ces deux degrés de
liberté (sans le zoom), la primitive visuelle choisie est le centre de gravité de la cible
anatomique fluorescente (figure C.3) obtenue par la méthode de localisation présen-
tée dans la partie 2.4.2. Nous adoptons alors la loi de commande définie en 3.15 pour
réaliser cette tâche robotique.

Dans le cas, où nous considérons le zoom du robot, les primitives visuelles utilisées sont
le centre de gravité et la longueur de la boîte englobante de la cible de fluorescence. De
la même façon que pour la commande du suivi d’instruments chirurgicaux utilisant le
zoom du robot, un dimension peut être définie dans l’image par le chirurgien pour dé-
finir l’échelle de visualisation souhaitée de la cible anatomique de fluorescence (figure
C.4). Pour cet asservissement visuel, nous utilisons alors la loi de commande présentée
dans la relation 3.21.

L’évaluation des modes de fonctionnement pour le suivi de cible fluorescente par asser-
vissement visuel du robot porte-endoscope ViKY est présentée dans les annexes C.3 et
C.4.
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FIGURE 4.14. – Suivi d’un instrument chirurgical par asservissement visuel d’un ro-
bot porte-endoscope : mode direct Le robot suit en continu la pointe de
l’instrument correspondant à la croix verte (position courante s) pour la
positionner au centre de l’image représenté par un cercle rouge (position
désirée s∗) (a) Image initiale (b) Image extraite au cours de l’asservisse-
ment visuel (c) Image finale (d) Courbe des erreurs dans l’image s∗−s (e)
Trajectoire dans l’image (f) Vitesses de commande (g) Trajectoire de la
caméra dans l’espace par rapport au repère de référence du robot
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FIGURE 4.15. – Suivi d’un instrument chirurgical par asservissement visuel d’un robot
porte-endoscope : mode dégradé La pointe de l’instrument est suivie
uniquement lorsque l’instrument sort d’une zone centrée dans l’image
définie par un rectangle bleu. Dans les images, une croix verte représente
la pointe de l’instrument (position courante s) et un cercle rouge cor-
respond au centre de l’image (position désirée s∗) (a) Image initiale (b)
Image illustrant la zone représentée par un rectangle bleu centrée sur la
pointe de l’instrument (c) et (d) Images pendant lesquelles l’instrument
n’est pas suivi (e) Image dans laquelle la pointe de l’instrument sort de
la zone (f) Image correspondant au centrage de l’image sur la pointe de
l’instrument après qu’il est sorti de la zone (g) Courbes représentant les
erreurs dans l’image et les vitesses de commande (h) Trajectoire de la ca-
méra dans l’espace par rapport au référentiel du robot
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FIGURE 4.16. – Prise en compte du zoom pour le suivi d’un instrument chirurgical par
asservissement visuel d’un robot porte-endoscope : mode direct Dans
les images, un segment vert représente la pointe de l’instrument et la lar-
geur entre ses bords au point d’entrée dans l’image (position et largeur
courantes s) et un segment rouge correspond au centre de l’image et la
largeur souhaitée (position désirée s∗) (a) Image initiale (b) Image ex-
traite au cours de l’asservissement visuel (c) Image finale (d) Courbe des
erreurs dans l’image s∗−s (e) Trajectoire dans l’image (f) Vitesses de com-
mande (g) Trajectoire de la caméra dans l’espace par rapport au repère de
référence du robot
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FIGURE 4.17. – Prise en compte du zoom pour le suivi d’un instrument chirurgical
par asservissement visuel d’un robot porte-endoscope : mode dégradé
Dans les images, un segment vert de largeur égale à la distance entre les
bords d’un instrument à son point d’entrée dans l’image représente la
position et largeur courantes s, un segment rouge d’une largeur définie
correspond à la position et la largeur désirées s∗. (a) et (b) Images ex-
traites lors du positionnement de l’endoscope (c) et (d) Images pendant
lesquelles l’instrument n’est pas suivi (e) et (f) Images extraites au cours
du suivi d’un instrument après qu’il est sorti de la zone (rectangle bleu)
(g) Courbes représentant les erreurs dans l’image et les vitesses de com-
mande (h) Trajectoire de la caméra dans l’espace par rapport au référen-
tiel du robot
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4.2.5 Contrôle du robot porte-instrument ViKY

Dans cette partie, nous présentons les commandes développées pour contrôler un robot
porte-instrument ViKY par un asservissement visuel hybride.

- A - Automatisation du calibrage entre la caméra endoscopique et un robot
porte-instrument

La caméra endoscopique n’étant pas rigidement liée au robot porte-instrument, il est
nécessaire d’estimer la transformation géométrique entre les repères de la caméra et du
robot porte-instrument par un calibrage. Ce calibrage peut être réalisé manuellement
avec une mire de calibrage selon le même principe que présenté sur banc d’essai dans
la section - B - de la partie 4.2.2. Cependant, cette approche n’est pas transférable en
pratique clinique, c’est pourquoi ici, nous souhaitons estimer la transformation entre
les repères de la caméra et du robot porte-instrument automatiquement. Le principe
de ce calibrage automatique (présenté dans la partie 3.4.1) consiste à estimer la trans-
formation cT0I (illustré figure 4.7), à partir de la connaissance de la pose 3D d’un ins-
trument dans les repères de la caméra (méthode de localisation des instruments) et du
robot porte-instrument (modèle géométrique du robot porte-instrument).

ï Principe d’évaluation de la précision du calibrage automatique
L’estimation de la matrice de transformation cT0I est réalisée toutes les 30 acquisitions
par un algorithme de RANSAC. Pour le calibrage, le robot ViKY portant l’instrument est
mis en mode passif et manipulé à la main pour acquérir les informations de pose de
l’instrument dans son repère de référence et celui de la caméra endoscopique. Pour
évaluer cette méthode de calibrage, nous avons comparé les résultats de 50 calibrages
successifs au calibrage manuel réalisé dans la section - B - de la partie 4.2.2.

ï Résultats obtenus pour 50 calibrage successifs
À la suite de cette évaluation, nous obtenons, pour l’ensemble des calibrages, une pré-
cision de 3.43(±2.11) mm pour le vecteur de translation et 0.2(±0.07) pour l’axe de rota-
tion de l’estimation de la transformation géométrique entre la caméra et le robot porte-
instrument.

La figure 4.18 représente les résultats obtenus pour l’évaluation de 50 calibrages auto-
matiques entre la caméra endoscopique et le robot porte-instrument. Dans cette figure,
plusieurs points d’une mire de calibrage, pointés par l’instrument porté par le robot et
exprimés dans le référentiel de la caméra, grâce à la matrice de calibrage manuelle (fi-
gure 4.18d) et à la matrice moyenne de calibrages automatiques (figure 4.18c), sont com-
parés à ceux exprimés dans le repère de la caméra, par leur identification dans l’image et
l’estimation des paramètres extrinsèques. Les résultats de la comparaison de ces 50 cali-
brages successifs au calibrage manuel de la section - B - de la partie 4.2.2 sont présentés
dans le tableau 4.12.
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FIGURE 4.18. – Représentation des résultats obtenus pour 50 calibrages entre une ca-
méra endoscopique et un robot porte-instrument Les points bleus,
rouges et verts correspondent respectivement aux données estimées
(translations (a) et axes de rotation (b)) par les calibrages, aux données de
référence (calibrage manuel) et aux mesures moyennes des résultats des
calibrages. (a) Estimation du point d’insertion correspondant à la trans-
lation entre les repères de la caméra et du robot porte-instrument ViKY
(b) Estimation de l’axe de rotation (c) Représentation des points 3D d’une
mire détectés dans le repère de la caméra (verts) et pointés par le robot
porte-instrument exprimés dans le repère de la caméra à partir d’un ca-
librage manuel (Erreur RMS de 1.83 mm) (d) Représentation des points
3D d’une mire détectés dans le repère de la caméra (verts) et pointés par
le robot porte-instrument, exprimés dans le repère de la caméra, à par-
tir de la matrice de calibrage moyenne estimée à partir de 50 calibrages
automatiques (Erreur RMS de 4.51 mm)
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Tab. 4.12. – Résultats obtenus pour 50 calibrages entre une caméra endoscopique et
un robot porte-instrument

Rotation Translation

Erreurs RMS Ecart type Erreurs RMS Ecart type

X 0.05 0.03 1.89 1.22

Y 0.15 0.07 1.69 1.09

Z 0.13 0.02 2.28 1.36

La précision moyenne pour le calibrage automatique est plus faible que celle obtenue
pour le calibrage manuellement. Ceci peut s’expliquer par la manipulation à la main
du robot porte-instrument, qui peut entraîner des forces sur l’instrument. Ces résultats
seront discutés dans la partie 4.5.4.

- B - Commandes du robot porte-instrument ViKY

La tâche choisie pour contrôler le robot porte-instrument est de positionner la pointe
de l’instrument sur une cible désirée, définie par sa position P∗

c dans le repère de la
caméra et sa projection p∗

c dans le plan image. L’objectif est de pouvoir évaluer si le cali-
brage entre le robot porte-instrument et la caméra endoscopique, ainsi que la méthode
de localisation des instruments, sont suffisamment précis pour l’élaboration de lois de
commande d’un robot porte-instrument. Pour cela, nous avons développé trois modes
de fonctionnement du robot porte-instrument.

Un mode de fonctionnement “basé calibrage” consiste à modéliser virtuellement un
instrument chirurgical par la connaissance du modèle géométrique du robot. La navi-
gation automatique d’un instrument chirurgical dans la cavité abdominale étant dan-
gereuse, cette commande "aveugle" peut constituer une possibilité permettant de pla-
cer le robot porte-instrument sur une cible 3D. La pointe de l’instrument P0I connue
dans le repère du robot porte-instrument R0I est exprimée dans le repère de la caméra
Rc à partir de la matrice de calibrage cT0I (équation 4.5). La position de la projection
pc = [xc yc ]T dans l’image de la pointe de l’instrument Pc exprimée dans le repère de la
caméra Rc est quant à elle obtenue à partir de la matrice de calibrage de la caméra K.

Le contrôle du robot est alors réalisé uniquement à partir de la connaissance du modèle
géométrique du robot, des paramètres intrinsèques de la caméra et de la matrice de
transformation entre les référentiels de la caméra et du robot porte-instrument.

Un mode de fonctionnement “combiné” consiste à coupler les informations issues de la
méthode de la localisation des instruments et du modèle géométrique du robot. L’orien-
tation de l’instrument est contrôlée à partir de la position de sa pointe pc dans l’image
issue de la méthode de la localisation. Le contrôle de la profondeur d’insertion est quant
à lui géré à partir de la position 3D de la pointe de l’instrument Pc dans le repère de la
caméra, déterminée à partir du modèle géométrique du robot et de la matrice de cali-
brage.
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Dans un mode de fonctionnement “basé image”, le robot est contrôlé uniquement à
partir des informations 2D et 3D de la position de la pointe de l’instrument issues de la
méthode de localisation des instruments.

Pour l’ensemble des commandes, tant que l’instrument n’est pas visible dans l’image
endoscopique, la phase d’approche de l’instrument est réalisée à partir du modèle géo-
métrique du robot porte-instrument et de la matrice de calibrage cT0I (selon le même
principe que pour le mode de fonctionnement basé calibrage).

ï Évaluation et résultats pour le positionnement automatique de la pointe d’un instru-
ment par asservissement visuel du robot porte-instrument ViKY
Pour évaluer les modes de fonctionnement développés pour l’asservissement visuel du
robot porte-instrument, nous utilisons une mire de calibrage pour connaître la position
de points 3D dans le repère de la caméra. Le point choisi comme position désirée est le
point central de la mire P∗

c = [−4.536 7.756 90.11]T (figure 4.19).
Dans cette évaluation, nous avons choisi une matrice de calibrage (estimée automati-
quement) entre la caméra et le robot porte-instrument précise, avec en comparaison
avec la matrice de calibrage estimée manuellement une erreur de 0.93 mm pour le vec-
teur de translation et de 0.12 pour l’axe de rotation. Nous avons également choisi pour
l’ensemble des commandes les gains (permettant de paramétrer la vitesse de conver-
gence) λ= 0.3 et kp = 0.025, définis dans l’expression 3.39.
Les consignes de ces commandes ainsi que les trajectoires dans l’image et dans le repère
de la caméra de la pointe de l’instrument, sont représentées dans la figure 4.20. Pour les
modes de fonctionnement basé calibrage et combiné, la convergence de la pointe de
l’instrument est assurée selon une trajectoire présentant peu de variations. En revanche,
pour l’évaluation du mode de fonctionnement basé image, la convergence de la pointe
est réalisée selon une trajectoire chaotique. Ceci s’explique par les variations selon l’axe
Z dans l’estimation de la position 3D de la pointe de l’instrument, identifiées lors de
l’évaluation de la précision 3D de la méthode de localisation des instruments 2.3.
Pour avoir une idée de la précision réelle obtenue pour l’ensemble de ces commandes, la
position finale de la pointe de l’instrument porté par le robot est exprimée dans le repère
de la caméra, grâce à la connaissance du modèle du robot et de la matrice de calibrage
estimée manuellement, et est comparée au point P∗

c connu dans le repère de la caméra.
Les résultats obtenus de cette comparaison pour chaque mode fonctionnement évalué
sont présentés dans le tableau 4.13.
Ces résultats seront discutés dans la partie 4.5.4.
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(a) (b) (c)
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FIGURE 4.19. – Positionnement de la pointe d’un instrument par asservissement vi-
suel d’un robot porte-instrument Dans les images, une croix verte re-
présente la projection de la position désirée dans l’image et un cercle
rouge correspond à la projection de la position courante de la pointe de
l’instrument (a), (b) et (c) Images extraites lors du positionnement de
l’instrument basé uniquement sur les informations issues du calibrage
entre la caméra et le robot (d), (e) et (f) Images extraites pour le posi-
tionnement de l’instrument en combinant les informations entre le ro-
bot porte-instrument (profondeur) et la méthode de localisation des ins-
truments (orientation dans l’image) (g), (h) et (i) Images extraites pour le
positionnement de l’instrument basé uniquement sur les informations
de la méthode de suivi des instruments



160
Chapitre 4. Vers un environnement robotisé non rigidement lié pour la laparoscopie

augmentée d’informations de fluorescence

10 20 30 40 50 60 70
−1000

−500

0

E
rr

eu
r 

en
 x

 (
pi

xe
ls

)

10 20 30 40 50 60 70
−200

0

200

400

E
rr

eu
r 

en
 y

 (
pi

xe
ls

)

10 20 30 40 50 60 70
−80
−60
−40
−20

0
20
40

Iterations

E
rr

eu
r 

(m
m

)

(a)

10 20 30 40 50 60 70
−15

−10

−5

0
x 10

−4

C
om

m
an

de
 W

x 
(r

ad
/s

)

10 20 30 40 50 60 70

0

5

10

x 10
−3

C
om

m
an

de
 W

y 
(r

ad
/s

)

10 20 30 40 50 60 70
−1

0

1
C

om
m

an
de

 V
z 

(m
/s

)

(b)

0 100 200 300 400 500 600

0

100

200

300

400

u (pixels)

v 
(p

ix
el

s)

(c)

−20 0 20 40 60 80 100 120 −100

−50
0

50

−50

0

50

100

150

200

Y (mm)
X (mm)

Z
 (

m
m

)

(d)

FIGURE 4.20. – Représentation des consignes de commande et des trajectoires pour le
positionnement d’un instrument chirurgical par asservissement visuel
d’un robot porte-instrument Dans les images, les courbes bleues, vertes
et turquoises correspondent respectivement aux données issues du po-
sitionnement de l’instrument à partir des informations du robot, de la
méthode de suivi, et de la combinaison entre le robot et la méthode de
suivi (a) Courbe des erreurs de position dans l’image et de la profondeur
dans le repère de la caméra (b) Vitesses de commande (c) Trajectoires
dans l’image (d) Trajectoire de la pointe de l’instrument dans l’espace
par rapport au repère de la caméra
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Tab. 4.13. – Résultats obtenus pour le positionnement automatique de la pointe d’un
instrument sur une cible 3D

Position (mm) Erreur (mm) Erreur moyenne

X Y Z X Y Z (mm)

Robot seul -3.58 8.53 89.93 0.95 0.77 0.18 1.24

Robot+Suivi -4.52 8.98 89.78 0.02 1.23 0.33 1.27

Suivi seul -2.99 8.35 86.51 1.54 0.60 3.60 3.96

Pour cette évaluation sur banc d’essai, les meilleurs résultats obtenus pour l’asservisse-
ment visuel du robot porte-instrument ViKY sont pour le mode de fonctionnement basé
calibrage (robot seul), avec une erreur de 1.24 mm.

4.3 Évaluation de la mise en commun des composantes

Dans cette partie, nous présentons deux expérimentations permettant d’évaluer la mise
en commun de l’ensemble des méthodes conçues au cours de ces travaux.

4.3.1 Distance entre une cible 3D et la pointe d’un instrument

L’objectif ici est de pouvoir indiquer au chirurgien la distance estimée entre la pointe
d’un instrument et une cible tridimensionnelle (de fluorescence), et de l’alerter lorsque
cette distance devient critique. La navigation de l’instrument est assurée par une mani-
pulation manuelle d’un robot porte-instrument ViKY en mode passif.

Un marqueur (pour localisateur optique) joue ici le rôle d’une cible fluorescente dans
l’image. La reconstruction 3D est assurée par l’acquisition périodique de deux images
pour deux positions successives connues du robot porte-endoscope.

Le marqueur est ensuite identifié et suivi dans l’image correspondant à la première posi-
tion du robot porte-endoscope, par l’algorithme de suivi de cible fluorescente présenté
dans le chapitre 2.4. Cette identification nous permet de ne prendre en compte dans
le nuage de points 3D que les points correspondant à ce marqueur. La position 3D du
marqueur est alors définie comme le centroïde du nuage de points.

La position 3D de la pointe de l’instrument dans le repère de la caméra est quant à elle
estimée :

– lorsque l’instrument n’est pas visible, par les informations issues du modèle géomé-
trique du robot porte-instrument, exprimées dans le repère de la caméra via le cali-
brage entre la caméra endoscopique et le robot ;

– lorsque l’instrument est visible, par la combinaison entre la méthode de localisation
et les informations issues du modèle du robot porte-instrument exprimées dans le
repère de la caméra.

L’évaluation consiste à toucher le marqueur avec la pointe de l’instrument porté par le
robot ViKY en mode passif. Les résultats obtenus pour l’évaluation de la précision de la
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reconstruction 3D d’une cible (section - B - de la partie 4.2.3) ayant présentés des er-
reurs importantes, nous utilisons ici encore comme référence la matrice de calibrage
estimée manuellement (section - B - de la partie 4.2.2). Ainsi, la trajectoire de la pointe
de l’instrument, dans le repère de la caméra, pour cette évaluation est comparée à celle
estimée par le robot porte-instrument et le calibrage manuel. Ces trajectoires sont re-
présentées dans la figure 4.21. Des images extraites de cette évaluation sur banc d’essai
sont présentées dans la figure 4.22.

La distance estimée entre la position moyenne des centroïdes P∗
c = [−13.436 21.015 89.481]T

du nuage de points correspondant au marqueur et la position finale de la pointe de l’ins-
trument, exprimée dans le repère de la caméra, à partir :
de la position du robot porte-instrument et de la matrice de calibrage manuel P∗

c =
[−11.325 18.0451 89.596]T est de 3.646 mm ;
de la combinaison des informations de la méthode de localisation des instruments et du
robot porte-instrument avec un calibrage automatique P∗

c = [−14.267 20.420 95.847]T

est quant à elle de 6.447 mm.

FIGURE 4.21. – Trajectoire de la pointe d’un instrument pour le pointage d’une cible
3D La trajectoire de référence rouge est obtenue à partir des positions de
la pointe d’un instrument, données par le robot porte-instrument, ex-
primées dans le repère de la caméra après un calibrage manuel entre la
caméra et le robot porte-instrument. La trajectoire bleue correspond aux
positions de la pointe de l’instrument exprimées dans le repère de la ca-
méra par les positions du robot porte-instrument et un calibrage auto-
matique. La trajectoire turquoise représente les positions de la pointe de
l’instrument exprimées dans le repère de la caméra par la combinaison
des informations de la méthode de localisation des instruments et du ro-
bot porte-instrument
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FIGURE 4.22. – Exemple de résultats obtenus pour l’évaluation de l’estimation de la
distance entre la pointe d’un instrument et une cible 3D Dans les
images, l’instrument de couleur et le point rouge correspondent aux in-
formations de référence données par le robot (calibrage manuel), l’ins-
trument noir et le point turquoise représentent la combinaison des in-
formations issues du robot (calibrage automatique) et de la méthode de
suivi et le point vert correspond à la position dans l’image de la pointe de
l’instrument donnée par la méthode de suivi

4.3.2 Positionnement de la pointe d’un instrument sur une cible 3D

Nous reprenons ici la commande présentée dans la section - B - de la partie 4.2.5 pour
le contrôle du robot porte-instrument par un asservissement visuel hybride.
La tâche robotique consiste à positionner la pointe de l’instrument sur une cible 3D
représentée par un marqueur. Les informations 3D de la cible sont toujours obtenues
par une reconstruction 3D pour deux positions successives connues du robot porte-
endoscope. La position désirée est choisie comme étant le centroïde du nuage de points
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correspondant au marqueur.

Nous avons évalué le positionnement automatique de la pointe de l’instrument sur une
cible 3D par asservissement visuel du robot porte-instrument pour les deux modes de
fonctionnement (section - B - de la partie 4.2.5) : basé calibrage et combiné.

Les résultats de l’évaluation de ces deux modes de fonctionnement sont présentés dans
les annexes C.5 et C.6.

4.4 Expérimentation sur spécimen anatomique

Dans cette partie, nous présentons les résultats obtenus lors d’une évaluation de l’en-
semble du système réalisée sur spécimen anatomique au Laboratoire d’Anatomie Des
Alpes Françaises (LADAF).

Les objectifs de cette expérimentation, illustrée dans la figure 4.23, étaient d’évaluer
dans des conditions proches de celles rencontrées en pratique clinique :

– le suivi du canal cystique dans des images de fluorescence,
– le suivi d’instruments chirurgicaux,
– l’asservissement visuel du robot porte-endoscope,
– le calibrage entre le robot porte-instrument et la caméra endoscopique,
– la reconstruction 3D d’une cible (marqueur)
– et la mesure de la distance tridimensionnelle entre la pointe d’un instrument porté

par un robot ViKY et cette cible.

(a) (b)

FIGURE 4.23. – Représentation du dispositif d’expérimentation sur spécimen anato-
mique au laboratoire d’anatomie de Grenoble (a) Vue générale du dis-
positif d’expérimentation (b) Zoom sur l’abdomen du patient illustrant
les deux robots ViKY utilisés pour l’expérience : un robot utilisé comme
porte-endoscope (à droite) et un robot utilisé comme porte-instrument
(à gauche)
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4.4.1 Suivi du canal cystique dans des images de fluorescence

Pour pouvoir identifier le canal cystique dans les images de fluorescence, une incision
dans la vésicule biliaire a été pratiquée afin d’injecter du vert d’indocyanine via un ca-
théter armé (voir figure 4.24a).

La figure 4.24 illustre des images extraites lors le suivi du canal cystique et de la vésicule
biliaire dans les images de fluorescence avec l’algorithme présenté dans la partie 2.4 sur
spécimen anatomique.

(a) (b) (c)

(d) (e) (f)

FIGURE 4.24. – Exemple de résultats obtenus pour le suivi du canal cystique de la vési-
cule biliaire dans les images de fluorescence sur spécimen anatomique
(a) Illustration de l’injection du vert d’indocyanine via un cathéter armé
dans la vésicule biliaire (b) et (d) Images extraite du suivi du canal cys-
tique (c), (d) et (e) Images extraites du suivi de la vésicule biliaire

4.4.2 Estimation qualitative de la position de la pointe d’un instrument par
rapport à une cible 3D

Nous avons ensuite évalué la mesure de la position de la pointe d’un instrument par
rapport à une cible 3D selon le même principe que présenté dans la partie 4.3.1. La cible
3D choisie est toujours un marqueur pour localisateur optique. Elle est obtenue à partir
de deux positions successives du robot porte-endoscope.

La figure 4.25 représente des images extraites lors cette évaluation. Plusieurs instru-
ments de couleur différente ont été utilisés pour évaluer la robustesse de la méthode
de suivi d’instruments.
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(a) (b) (c)

(d) (e) (f)

(g) (h) (i)

FIGURE 4.25. – Exemple de résultats obtenus pour l’estimation de la position de la
pointe d’un instrument par rapport à une cible 3D sur spécimen ana-
tomique avec des instruments de différentes couleurs

4.4.3 Asservissement visuel du robot porte-endoscope

Nous avons également évalué le contrôle du robot porte-endoscope par asservissement
visuel. La tâche choisie est de centrer dans l’image endoscopique la pointe d’un instru-
ment chirurgical. Le mode de fonctionnement direct présenté dans la section - A - de la
partie 4.2.4 permettant de suivre en continu la pointe de l’instrument a été choisi pour
cette évaluation.

Les résultats obtenus pour le suivi automatique de la pointe d’instruments de diffé-
rentes couleurs par le robot porte-endoscope sont présentés dans la figure 4.26.
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(a) (b) (c)

(d) (e) (f)

(g) (h) (i)

FIGURE 4.26. – Exemple de résultats obtenus pour l’asservissement visuel du robot
porte-endoscope ViKY

4.5 Discussion et conclusion

Dans ce chapitre, nous avons tout d’abord évalué chacune des composantes de ce tra-
vail de thèse sur banc d’essai et sur des vidéos de chirurgie. Nous avons ensuite éva-
lué la mise en commun de toutes ces composantes pour évaluer la faisabilité dans le
contrôle d’un robot porte-instrument à partir d’informations extraites des images endo-
scopiques. Enfin, nous avons présenté plusieurs évaluations qualitatives des différentes
parties sur spécimen anatomique.

4.5.1 Méthode de localisation des instruments chirurgicaux

Nous avons comparé les résultats obtenus, pour l’estimation 2D de la position de la
pointe d’un instrument et l’orientation de son axe central, par notre méthode de suivi
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d’instruments à ceux obtenus par une annotation manuelle sur 1500 images de trois
chirurgies laparoscopiques. Les vidéos de chirurgie de cette évaluation comportaient
deux séquences de cautérisation avec une pince monopolaire, présentant de la fumée,
et une séquence plus complexe de suture avec un porte-aiguille (croisement de la pince
et du porte-aiguille, présence du fil et de l’aiguille). Plusieurs tests sur ces séquences
ont été réalisés pour pouvoir définir le paramètre optimal σ du filtre de Frangi pour
différentes conditions de chirurgie. Les meilleurs résultats ont été obtenus pour σ = 1
avec une précision de 14.95(±12.29) pixels pour la position de la pointe de l’instrument
et de 1.35(±0.98) ° pour l’orientation de son axe central. La fréquence moyenne estimée
pour l’ensemble des séquences vidéos de cette évaluation est de 13.52 Hz.

Pour avoir une méthode de localisation des instruments chirurgicaux qui soit temps
réel, nous avons redimensionné l’image d’entrée du filtre de Frangi en la divisant par
deux. La méthode de localisation avec ce changement a de nouveaux été évaluée sur
les trois séquences de chirurgie. La précision obtenue à la suite de cette évaluation est
de 19.16(±11.58) pixels pour la position de la pointe de l’instrument et de 1.82(±1.47) °
pour l’orientation de son axe central. La fréquence moyenne calculée pour l’ensemble
des séquences vidéos de cette évaluation est alors de 31.44 Hz. Ce redimensionnement
constitue donc un compromis entre la précision et la vitesse d’exécution de notre algo-
rithme.

Nous avons ensuite évalué la précision 3D de l’estimation de la pointe d’un instrument
par notre méthode de localisation. L’erreur obtenue, pour une comparaison de 2000 ac-
quisitions sur banc d’essai, de l’estimation de la position 3D de la pointe d’un instru-
ment donnée par notre algorithme et par un robot porte-instrument calibré manuelle-
ment avec une caméra endoscopique, est de 4.6(±4.33) mm. Les erreurs et les variations
les plus importantes sont rencontrées selon l’axe Z de la caméra avec une précision de
5.5(±3.9) mm. Ces erreurs sont dépendantes de la précision de la localisation de l’ins-
trument dans l’image et notamment de la détection de ses bords et de sa pointe. La
détection des bords d’un instrument dans l’image peut présenter des variations, par
exemple, lorsque l’instrument bouge rapidement et que ses bords apparaissent flous.
Ces variations peuvent entrainer une perte de précision dans la localisation de la pointe
d’un instrument le long de son axe central dans l’image. Il arrive également que la loca-
lisation de la pointe d’un instrument détecte l’interface entre son manche et sa partie
distale métallique plutôt que l’extrémité de cette partie.

L’utilisation d’une caméra haute définition pourrait permettre d’améliorer la qualité des
mesures correspondant à l’extraction des bords d’un instrument dans l’image. De plus,
un filtrage sur ces mesures pourrait diminuer les variations et les valeurs aberrantes
[Wolf, 2013]. La précision de l’estimation de la position de la pointe d’un instrument
dans l’image pourrait, quant à elle, être améliorée par des méthodes d’apprentissage au-
tomatique plus complexes telles que [Richa et al., 2011, Sznitman et al., 2012]. Ces mé-
thodes précises nécessitent une phase d’entraînement sur un grand nombre de données
similaires aux conditions de chirurgie. La plupart de ces méthodes ont un temps de cal-
cul relativement lourd, résultant en partie de la recherche de la pointe d’un instrument
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dans l’ensemble de l’image. Dans notre algorithme, l’axe central de l’instrument dans
l’image étant connu, sa pointe pourrait alors être recherchée par ce type d’approche
uniquement le long de cet axe, réduisant ainsi considérablement le temps de calcul. Il
est nécessaire d’évaluer l’estimation 3D de la pointe d’un instrument dans des condi-
tions plus proches de celles rencontrées en chirurgie. Pour cela, l’estimation de la posi-
tion 3D de la pointe d’un instrument de notre algorithme pourrait être comparée à celle
donnée par un localisateur optique en plaçant des marqueurs visibles dans l’infrarouge
sur l’instrument. Un calibrage de type pivot, nous permettrait alors de connaître préci-
sément la position tridimensionnelle de la pointe d’un instrument dans le repère fixe lié
au localisateur optique. Une autre approche serait d’utiliser un endoscope stéréosco-
pique et estimer la position 3D de la pointe d’un instrument à l’aide d’un marqueur de
couleur positionné sur sa partie distale.

4.5.2 Méthode de suivi d’une cible anatomique de fluorescence

Pour évaluer notre méthode de suivi de cibles anatomiques, dans des images de fluo-
rescence, nous avons recueilli plusieurs séquences vidéos d’une expérimentation sur
cochon réalisée par le Professeur B. Gayet avec le prototype FluoMIS de Fluoptics. Ces
séquences donnent un aperçu du type d’images que nous pouvons rencontrer avec ce
système. Cependant, dans la plupart de ces images, seul le canal cystique est visible,
ce qui ne nous permet pas d’évaluer notre algorithme de suivi dans le cas de plusieurs
cibles potentielles.

Pour développer une méthode de suivi de cibles fluorescentes qui soit le plus géné-
rique possible, nous l’avons alors évaluée sur des séquences vidéos issues de différents
systèmes. Pour des formes relativement simples telles que celles rencontrées dans les
séquences du système FluoMis, nous retrouvons des résultats similaires pour les des-
cripteurs basés sur des critères de forme et de répartition des intensités. En revanche,
pour des formes plus complexes présentes dans les séquences des systèmes Novadaq et
Olympus, nous obtenons de meilleurs résultats sur les critères de répartition des inten-
sités. Plusieurs tests sur ces vidéos nous ont permis de définir les paramètres optimaux
pour l’ensemble des séquences. Cette évaluation a montré de bons résultats avec un
taux de détection supérieur à 90% pour l’ensemble des séquences. Cette méthode de
suivi d’une cible de fluorescence a été développée selon le même principe que l’algo-
rithme de suivi d’instruments chirurgicaux. D’autres approches, telles que les contours
actifs, plus adaptées pour des objets déformables (canal cystique) pourraient être in-
vestiguées pour améliorer l’algorithme de suivi d’une cible de fluorescence. Il est néces-
saire d’approfondir l’évaluation de cette méthode sur un grand nombre de données de
chirurgie. Cette méthode devra également être étendue au suivi de plusieurs structures
anatomiques dans les images de fluorescence.

Nous avons ensuite évalué, à l’aide d’une mire de calibrage inclinée, la reconstruction
3D stéréoscopique, à partir de deux prises de vue successives pour deux positions du
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robot porte-endoscope. Nous n’avons pas réussi à avoir des résultats satisfaisants pour
cette évaluation. Les résultats obtenus présentent des erreurs importantes avec une pré-
cision de 10.9(±5.13) mm. Les erreurs les plus importantes sont rencontrées dans l’esti-
mation de la profondeur, selon l’axe Z avec une erreur de 10.76(±5.67) mm. Ces erreurs
peuvent s’expliquer notamment par la dépendance de la reconstruction 3D de la préci-
sion de l’estimation de la matrice de calibrage main-œil et des modèles du robot porte-
endoscope et de la caméra endoscopique. Nous pouvons espérer avoir de meilleurs ré-
sultats avec l’endoscope stéréoscopique d’Endocontrol prévu initialement dans le pro-
jet FluoRoMIS. De plus, l’évaluation de la mesure de la distance entre la position de la
pointe d’un instrument porté par le robot porte-instrument et celle d’une cible 3D esti-
mée par une reconstruction 3D stéréoscopique similaire (présentée dans la partie 4.3.1)
a présenté des résultats plus précis avec une erreur de 3.64 mm. Bien que cette préci-
sion soit dépendante de celle du modèle du robot et du calibrage manuel, nous pouvons
penser que les résultats obtenus pour l’évaluation de la reconstruction 3D avec la mire
de calibrage ne sont pas représentatifs de la précision réelle.

La mise en correspondance par bloc sur une paire d’images de fluorescence pour esti-
mer la carte de disparité semble néanmoins bien appropriée pour la reconstruction 3D
de cibles de fluorescentes.

4.5.3 Asservissement visuel du robot porte-endoscope

Nous avons ensuite évalué différents modes de fonctionnement, exploitant les infor-
mations issues des méthodes de localisation des instruments et de cibles anatomiques
fluorescentes pour contrôler un robot porte-endoscope ViKY par asservissement visuel.
La tâche principale choisie pour ces commandes est de garder centrer l’image endo-
scopique sur une cible identifiée. Les courbes d’évaluation pour l’ensemble de ces com-
mandes ont montré une convergence suivant une trajectoire relativement rectiligne dans
l’image vers la cible souhaitée avec une précision subpixellique. Ces différentes com-
mandes devront être évaluées par des cliniciens pour discuter de leur pertinence et leur
intégration dans l’environnement chirurgical (interface homme-machine).

4.5.4 Asservissement visuel du robot porte-instrument

Nous avons également développé des commandes pour le contrôle d’un robot porte-
instrument ViKY par asservissement visuel hybride. Pour réaliser cet asservissement vi-
suel, la transformation géométrique entre la caméra endoscopique et le robot porte-
instrument doit être estimée par un calibrage. Ce calibrage est effectué en ligne, à partir
de la connaissance de la pose tridimensionnelle d’un instrument dans les repères de la
caméra et du robot porte-instrument. Nous avons évalué 50 calibrages successifs en les
comparant à un calibrage manuel. La précision obtenue pour la transformation géomé-
trique estimée pour l’ensemble de ces calibrages est de 3.43(±2.11) mm pour le vecteur
de translation et 0.2(±0.07) pour l’axe de rotation.
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Les résultats des évaluations présentées dans la partie 4.2.5 ont montré que le calibrage
automatique est moins précis que celui réalisé manuellement à partir d’une mire de ca-
librage. L’une des causes de cette perte de précision est la manipulation en continu à la
main du robot porte-instrument, qui peut entraîner des forces sur l’instrument. Le robot
ViKY qui joue le rôle d’un porte-instrument possède au niveau de sa base un ddl passif.
Cette manipulation peut donc entrainer de petits déplacements de l’instrument et des
imprécisions dans l’estimation de la pose 3D par la méthode de localisation des instru-
ments. Pour le calibrage manuel, le robot porte-instrument est également manipulé à la
main mais pour chaque acquisition l’instrument est immobile et les positions 3D dans
le repère de la caméra sont connues précisément en utilisant une mire de calibrage. Le
calibrage automatique entre la caméra endoscopique et le robot porte-instrument dé-
pend en partie de la précision de la méthode de localisation des instruments. De plus,
pour que le calibrage automatique (réalisé toutes les 30 acquisitions) puisse être réalisé
en ligne et en temps-réel, nous avons choisi un seuil relativement faible (5 mm) pour
l’algorithme de RANSAC. Les commandes en asservissement visuel ne nécessitent gé-
néralement pas une grande précision dans l’estimation de la transformation entre la ca-
méra et le robot [Chaumette, 2002]. Cette précision pourrait néanmoins être améliorée
en contraignant davantage l’algorithme de RANSAC avec un nombre supplémentaires
d’acquisitions et en effectuant ce calibrage uniquement lorsque la distance entre la po-
sition de la pointe estimée par la méthode de localisation et celle donnée par le robot
dépasse un certain seuil.

Bien que ces tests aient également été réalisés sur banc d’essai, l’évaluation de l’orienta-
tion de la projection de l’axe central 3D d’un instrument dans des images de chirurgie,
présentée en 4.2.2, a montré des résultats précis dans l’ensemble des séquences vidéos
de chirurgie. Nous pouvons donc nous attendre à ce que le calibrage réalisé dans des
conditions cliniques soit satisfaisant.

La tâche choisie pour l’asservissement visuel du robot porte-instrument était de posi-
tionner automatiquement la pointe de l’instrument sur une cible 3D (point d’une mire
de calibrage) exprimée dans le repère de la caméra. L’objectif était de pouvoir évaluer
si le calibrage entre le robot et la caméra ainsi que la méthode de localisation des ins-
truments étaient suffisamment précis pour l’élaboration de lois de commande d’un ro-
bot porte-instrument. Cette évaluation a montré que le calibrage entre le robot porte-
instrument et la caméra était suffisamment précis pour assurer une convergence de
l’instrument vers une cible 3D avec une erreur pour la position finale de la pointe de
1.23 mm. En revanche, les résultats obtenus avec la méthode de localisation seule illus-
trent que les variations de la position de la pointe de l’instrument en Z impliquent des
déplacements importants du robot. La convergence vers la cible 3D est quand même
assurée, mais avec une trajectoire chaotique et une précision pour la position finale de
la pointe de 3.95 mm.

Pour des conditions difficiles, l’estimation de la position de la pointe d’un instrument
dans l’image peut être sujette à des variations importantes. Le contrôle d’un robot porte-
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endoscope pour le centrage de l’image sur des instruments ne nécessite pas une esti-
mation très précise de la position de la pointe d’un instrument. Ces variations peuvent
influer sur la trajectoire dans l’image, mais la convergence sera assurée. En revanche,
ces variations peuvent entraîner des imprécisions importantes dans l’estimation 3D de
la pointe d’un instrument. Ces erreurs rendent difficile le contrôle d’un robot porte-
instrument ou la détermination de la distance entre la pointe d’un instrument et une
cible 3D. De plus, si nous considérons le robot de comanipulation d’Haption qui est
commandé en impédance, les positions fournies par son modèle géométrique risquent
d’être moins précises que celles données par le robot ViKY. Il est possible que cela im-
plique une perte de précision dans le calibrage automatique entre le robot de comani-
pulation et la caméra endoscopique. Il semble donc que le meilleur compromis soit de
combiner les informations entre le robot porte-instrument et la méthode de localisa-
tion. L’évaluation sur banc d’essai de la commande par asservissement du robot porte-
instrument en combinant les informations entre le robot porte-instrument et la mé-
thode de localisation a montré des résultats satisfaisants avec une erreur pour la posi-
tion finale de la pointe de 1.27 mm.

4.5.5 Mise en commun des composantes

Nous avons ensuite présenté deux expérimentations sur banc d’essai permettant d’éva-
luer la mise en commun de l’ensemble des composantes de ce travail de thèse. Une
première expérimentation consistait à indiquer au chirurgien la distance tridimension-
nelle estimée entre la pointe d’un instrument et une cible 3D (marqueur) obtenue par
reconstruction à partir de deux images extraites pour deux positions du robot porte-
endoscope. Le principe consistait à venir toucher le marqueur avec la pointe de l’instru-
ment porté par un robot ViKY en mode passif et manipulé à la main. La distance finale
entre la pointe et la cible estimée, par la combinaison entre des informations entre le
robot porte-instrument et la méthode de localisation, grâce au calibrage automatique,
a ensuite été comparée à celle obtenue, par la position du robot porte-instrument et le
calibrage manuel de référence. Les résultats obtenus à la suite de cette évaluation sont
une distance de référence de 3.65 mm et une distance estimée de 6.45 mm.

Une seconde expérimentation consistait à positionner automatiquement la pointe de
l’instrument sur la même cible 3D par asservissement visuel du robot porte-instrument.
Les modes de fonctionnement basé calibrage et combiné ont été évalués qualitative-
ment et ont assuré une convergence de la pointe de l’instrument sur la cible désirée.

Ces deux expérimentations ont présenté des résultats encourageants et ont démontré la
faisabilité du contrôle d’un robot porte-instrument à partir d’informations 3D issues de
l’image endoscopique.

4.5.6 Expérimentation sur spécimen anatomique

Nous avons également évalué plusieurs composantes de ces travaux, dans des condi-
tions plus proches de celles rencontrées en pratique clinique, sur spécimen anatomique
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et avons obtenu de premiers résultats encourageants. L’algorithme de suivi d’instru-
ments chirurgicaux fonctionne correctement pour des instruments de couleur diffé-
rentes. Bien que le système bimodal de Fluoptics ne permette pas, à l’heure actuelle,
l’utilisation simultanée des deux modalités d’imagerie, nous avons pu obtenir de bon
résultats pour le suivi de la vésicule biliaire et du canal cystique dans les images de fluo-
rescence. Les résultats obtenus pour le suivi d’instruments nous ont permis d’évaluer
qualitativement l’estimation de la position de la pointe d’un instrument par rapport à
celle d’une cible 3D ainsi que l’asservissement visuel d’un robot porte-endoscope.

Ces évaluations ont été réalisées à partir de l’identification d’un marqueur de locali-
sateur optique dans les images laparoscopiques. Cependant, l’algorithme de suivi de
cibles anatomiques dans les images de fluorescence a montré des résultats satisfaisants
sur des séquences vidéo de cholécystectomie et sur spécimen anatomique. Ces images
permettent, en effet, l’identification d’une cible anatomique plus simple que des images
laparoscopiques classiques. L’intégration de la fluorescence dans l’environnement pro-
posé n’as pas pu être effectuée, compte tenu des limitations matérielles évoquées plus
haut, mais ne pose pas de difficulté particulière par rapport à une image laparoscopique
classique comme notre évaluation du suivi de cible des les images de fluorescence l’a
démontré. De plus, l’utilisation du second prototype bimodal à une caméra et à lumière
pulsée de Fluoptics, nous permettra d’exploiter les deux modalités d’imagerie simulta-
nément. La résolution de la caméra de ce nouveau système permettra également l’utili-
sation de l’endoscope stéréoscopique d’Endocontrol. Nous espérons avoir une recons-
truction 3D de cibles anatomiques dans les images de fluorescence plus précise et en
temps-réel. Nous pourrons dès lors envisager l’intégration du robot de comanipulation
d’Haption et l’élaboration de lois de commande à retour d’effort basées sur la définition
de zones d’exclusion ou d’intérêt construites à partir de leur identification dans l’image
de fluorescence.





CONCLUSION ET PERSPECTIVES

Les travaux de recherche présentés dans cette thèse avaient pour objectif d’apporter
des solutions basées sur l’extraction d’informations visuelles dans des images laparo-
scopiques et de fluorescence afin de pouvoir guider des systèmes robotiques (porte-
endoscope et porte-instrument) et d’apporter une assistance au chirurgien en laparo-
scopie (évitement de zones à ne pas léser, aide à l’estimation de la distance entre son
instrument et une cible non visible dans l’image laparoscopique). La méthodologie et
les contributions proposées sont génériques et s’inscrivaient dans le cadre du projet FUI
FluoRoMIS. L’objectif de ce projet était de mettre à disposition du chirurgien un système
composé d’un dispositif endoscopique bimodal d’imagerie de fluorescence et d’un ro-
bot de comanipulation pour guider et sécuriser le geste opératoire par l’élaboration de
lois de commande référencées sur les images bimodales, et dont la cible clinique était
la cholécystectomie.

Dans un premier chapitre, les problématiques liées à la chirurgie laparoscopique ainsi
qu’un état de l’art couvrant les systèmes et les travaux de recherche d’assistance robo-
tique et d’imagerie en laparoscopie ont été présentés. J’ai introduit le contexte de cette
thèse et positionné la contribution de mes travaux qui repose sur l’exploitation de la
modalité d’imagerie de fluorescence en complément de l’imagerie laparoscopique clas-
sique pour définir des primitives de navigation en laparoscopie robotisée.

Dans un second chapitre, j’ai proposé deux méthodes permettant d’extraire des infor-
mations visuelles dans l’image bimodale endoscopique (laparoscopique et de fluores-
cence), pour pouvoir mettre en œuvre des primitives de navigation basées sur l’estima-
tion de la distance tridimensionnelle entre un instrument chirurgical et le canal cystique
lors de cholécystectomies. Les méthodes proposées pour suivre les instruments chirur-
gicaux et le canal cystique dans l’image sont compatibles avec les contraintes cliniques
(temps-réel et transparentes).

Dans un troisième chapitre, je me suis concentré dans une première partie, sur l’exploi-
tation des informations visuelles bimodales pour élaborer plusieurs modes de contrôle
par asservissement visuel d’un robot porte-endoscope pour centrer des instruments
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chirurgicaux ou une structure anatomique fluorescente. J’ai ensuite proposé une ap-
proche permettant d’estimer directement dans la cavité abdominale du patient, la re-
lation géométrique entre une caméra endoscopique et un robot porte-instrument, ce
qui m’a permis de mettre en place un mode de guidage d’un robot porte-instrument,
non-rigidement lié au robot porte-endoscope à partir de primitives de navigation réfé-
rencées image. Le robot était contrôlé de sorte à orienter la pointe de l’instrument sur
une primitive visuelle désirée dans l’image et la positionner à une distance désirée.

Enfin le dernier chapitre de ce manuscrit a été consacré à l’évaluation exhaustive (et au-
tant que possible quantitative) des différentes composantes proposées dans ce travail,
en se rapprochant de plus en plus de la réalité clinique (l’environnement complet a pu
être évalué au cours d’un essai sur spécimen anatomique).

Perspectives

Les perspectives à court terme de ce travail sont l’intégration de l’ensemble des mé-
thodes conçues au système final du projet FluoRoMIS constitué d’un robot de coma-
nipulation et d’un endoscope bimodal stéréoscopique, afin d’évaluer l’ensemble des
briques finales du projet (nous avons travaillé avec des versions “intermédiaires” des
dispositifs développés dans le cadre du projet).

La méthode de reconstruction 3D d’une cible fluorescente devra être évaluée avec le
nouveau dispositif mono-caméra à lumière pulsée de Fluoptics et l’endoscope stéréo-
scopique d’EndoControl.

Le calibrage entre une caméra endoscopique et un robot porte-instrument devra, quant
à lui, être adapté et évalué pour l’utilisation du robot de comanipulation (selon le prin-
cipe présenté dans la partie 3.4).

La méthode de suivi de structures anatomiques pourrait être étendue à plusieurs cibles
pour définir une stratégie d’assistance du geste chirurgical plus élaborée à partir des
commandes du robot de comanipulation développées à l’ISIR.

Il serait alors intéressant d’évaluer l’apport de l’approche proposée dans le projet Fluo-
RoMIS avec le système complet dans des conditions proches de la clinique lors d’une
cholécystectomie réalisée sur spécimen anatomique ou sur animal et d’étendre cette
approche à d’autres applications cliniques.

La méthode proposée pour suivre des instruments chirurgicaux basée sur le traitement
d’images endoscopiques est une approche simple et suffisamment robuste pour satis-
faire aux contraintes cliniques. Elle a été récompensée lors d’un challenge de suivi d’ins-
truments dans le cadre de la conférence MICCAI 2015. L’acquisition temps-réel de la
position des instruments du chirurgien in-situ pourrait offrir une meilleure compréhen-
sion et modélisation des gestes du chirurgien au cours d’une intervention chirurgicale.
Cela permettrait d’aller plus loin dans la modélisation des étapes chirurgicales [Lalys
and Jannin, 2014] et dans l’évaluation de la qualité du geste [Wolf, 2013].

La méthode de suivi de structures anatomiques dans l’image de fluorescence proposée
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est une approche prometteuse qu’il faudra évaluer de façon plus poussée et identifier
si elle est généralisable à d’autres cibles anatomiques et cliniques. La distance entre un
organe d’intérêt et un instrument chirurgical pourrait alors être estimée pour guider le
chirurgien. D’autres modalités d’imagerie pourraient aussi être envisagées si elles sont
plus adaptées que la fluorescence (par exemple : l’échographie peropératoire transuré-
trale pour la chirurgie de la prostate).
La méthode de calibrage entre différents systèmes robotiques proposée pourrait être
une piste prometteuse pour recaler différentes modalités d’imagerie peropératoire de
manière compatible avec la réalité clinique (“transparente” pour le chirurgien). Il fau-
dra encore évaluer sa faisabilité dans des conditions plus proches de la réalité clinique
et identifier si le calcul en ligne est suffisamment robuste pour compenser les mou-
vements respiratoires et les déplacements inopinés des robots les uns par rapport aux
autres.

Il sera alors possible avec l’environnement complet proposé, d’envisager à plus long
terme, des primitives de navigation de plus haut niveau pour guider et sécuriser le geste
chirurgical. Ces primitives pourraient s’inspirer d’approches de type Deformable Virtual
Zone [Zapata et al., 2004], utilisées en robotique mobile ou sous-marine pour la navi-
gation autonome en milieu inconnu, en vue de contrôler les efforts à appliquer au chi-
rurgien selon certains degrés de liberté du robot pour éviter des structures anatomiques
critiques.
L’acquisition “transparente” de la distance entre les outils et les cibles anatomiques au
cours d’une chirurgies pourrait permettre de mieux comprendre en quoi consiste l’ex-
pertise chirurgicale et d’identifier quelle est la différence entre un geste réalisé par un
expert et par un novice. Cette meilleure compréhension pourrait alors être exploitée
pour développer des systèmes d’assistance pendant la chirurgie ou des systèmes d’ap-
prentissage de la chirurgie.
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ANNEXE A

CHOLÉCYSTECTOMIE SOUS LAPAROSCOPIE

La cholécystectomie par voie laparoscopique moins invasive que la laparotomie (figure
A.1), reste, à ce jour, la technique la plus couramment utilisée (90 % des interventions).

FIGURE A.1. – Voies d’abord pour la cholécystectomie 1

Les étapes principales de la cholécystectomie sont la dissection, ligature du canal et de
l’artère cystique, la libération de la vésicule biliaire du foie et l’extraction de la pièce.
Cette intervention réalisée sous anesthésie générale dure environ 1h.

Les différentes étapes de la cholécystectomie sont détaillées ci-dessous [Dubois, 1993,
Soper et al., 2008].

1. Source : www.lifelinehospitals.com

www.lifelinehospitals.com
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1. Position du patient : le patient est positionné sur la table d’opération en décubi-
tus dorsal, bras le long du corps et jambes écartées.

2. Création du pneumopéritoine : une incision périombilicale est réalisée et le pé-
ritoine est abordé sous contrôle visuel afin d’éviter la survenue de plaie du grêle,
lors de la création du pneumopéritoine. Le trocart ombilicale (optique) est en-
suite positionné. Certaine équipe utilise l’aiguille de Veress qui est insérée dans
la cavité abdominale directement. Le gaz carbonique est insufflé jusqu’à obtenir
une pression intra-abdominale de 12 à 14 mmHg.

3. Mise en place des trocarts (illustrée figure A.1) :

– le trocart optique (10 mm) est placé au niveau de l’ombilic pour l’insertion d’un
endoscope qui permettra l’exploration de la cavité abdominale ;

– Les autres trocarts sont insérés sous contrôle visuel.
– un trocart latéral droit (5 mm) placé à l’extrémité droite du rebord costal droit,

pour l’insertion d’une pince de préhension qui sera utilisée par la main gauche
du chirurgien ;

– un trocart épigastrique (5 mm) inséré sous le processus xiphoïde du sternum et
permet l’utilisation d’une pince de préhension pour la main droite de l’assistant
du chirurgien ;

– un trocart opérateur (10 mm) positionné sur le flanc gauche pour l’introduction
des outils de dissection (ciseaux, porte-clip, crochet, dissecteur).

4. Position de l’équipe médicale : le chirurgien se place entre les jambes du patient
avec un assistant à gauche du patient.

5. Identification et libération de la vésicule illustrées (figure A.2) :

– L’aide déplace la vésicule vers le haut en soulevant le bord inférieur droit du
foie, pour exposer la zone opératoire.

– Le chirurgien tracte l’infundibulum vésiculaire (jonction entre la vésicule bi-
liaire et le canal cystique) vers le bas afin d’horizontaliser le canal cystique ;

– À l’aide d’un crochet ou ciseaux monopolaires, la vésicule biliaire est libérée
de ses attaches scléreuses aux structures voisines (épiploon, duodénum), sé-
quelles de l’inflammation.

6. Dissection du triangle de Calot (illustrée figure A.3) :

– Dans la même configuration que l’étape précédente, la dissection commence à
la jonction de l’infundibulum et du canal cystique avec un crochet de dissection
ou de ciseaux ;

– les feuillets péritonéaux et méso-vésiculaires sont ensuite incisés pour ouvrir le
triangle cystohépatique ou triangle de Calot (triangle de tissu cellulograisseux
borné par le bord inférieur du foie, le canal hépatique commun et le canal cys-
tique) ;

– l’identification des éléments pédiculaires (canal et artère cystique) est alors pos-
sible.
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7. Dissection du canal cystique : à partir de l’infundibulum le canal cystique identi-
fié est disséqué en direction du cholédoque sur 1 à 2 cm jusqu’à obtenir un canal
fin. La dissection se réalise toujours au contact du canal cystique et ne vise surtout
pas à disséquer la voie biliaire principale.

8. Dissection de l’artère cystique : l’artère cystique située au dessus du canal cys-
tique est ensuite individualisée en s’assurant qu’aucune branche de celle-ci n’aille
vers le foie(branche de l’artère hépatique droite).

9. Ligature du canal et de l’artère cystique : une pince à clips en titane endosco-
pique permet la ligature en amont et aval de l’artère et canal cystique (figure A.5).

10. Contrôle sous cholangiographie : à ce stade une cholangiographie (figure A.4),
qui consiste à injecter du produit de contraste dans le canal cystique afin d’obte-
nir une cartographie de l’arbre biliaire, peut être réalisée à l’appréciation du chi-
rurgien. L’objectif est de pouvoir s’assurer de l’absence de variation anatomique,
de calcul dans le cholédoque ou de plaie de la voie biliaire principale.

11. Section des éléments pédiculaires (illustrée figure A.5) : le canal et l’artère cys-
tique sont sectionnés près du clip vésiculaire sous contrôle visuel.

12. Ablation de la vésicule : en maintenant une tension de l’infundibulum vésiculaire
vers le bas, la vésicule biliaire est détachée du lit hépatique par électrocoagulation
grâce à un crochet de dissection ou à des ciseaux.

13. Exérèse de la vésicule (illustrée figure A.6) : la vésicule est placée dans un sac d’ex-
traction limitant les risques de contamination puis est retirée par l’orifice ombilic.

FIGURE A.2. – Exposition de la vésicule biliaire 2, en la libérant de toutes adhérences
scléreuses



186 Annexe A. Cholécystectomie sous laparoscopie

FIGURE A.3. – Dissection du triangle de Calot 2, permettant d’identifier le canal et l’ar-
tère cystique

FIGURE A.4. – Contrôle sous cholangiographie3,4

FIGURE A.5. – Ligature et section du canal et de l’artère cystique 2
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FIGURE A.6. – Exérèse de la vésicule biliaire 2, avec un sac qui sera retiré par l’orifice
ombilic

2. Source : www.laparoscopy.am
3. Source : www.isurgery.ch
4. Source : www.intranet.tdmu.edu.ua

www.laparoscopy.am
www.isurgery.ch
www.intranet.tdmu.edu.ua




ANNEXE B

MODÉLISATION GÉOMÉTRIQUE ET CINÉMATIQUE DU ROBOT

VIKY

Le robot porte-endoscope que nous utilisons pour nos travaux est le robot ViKY pré-
senté dans la partie 1.2.1. La modélisation de ce robot (figure B.1) consiste à établir sa
représentation mathématique à partir des modèles géométrique et cinématique directs.

FIGURE B.1. – Représentation géométrique des différents degrés de liberté ainsi que
des repères relatifs des degrés de liberté du robot porte-endoscope ViKY
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Le modèle géométrique direct (MGD) d’un robot permet d’exprimer l’attitude (position
et orientation) de son organe terminal ou effecteur en fonction de ses coordonnées arti-
culaires. À partir du MGD d’un robot, il est possible de déterminer son modèle cinéma-
tique direct (MCD). Ce modèle permet d’exprimer la vitesse de l’effecteur d’un robot à
partir de ses vitesses articulaires.

ï Modèle géométrique direct du robot ViKY
Pour décrire la géométrie du robot ViKY, nous adoptons l’approche classique de Denavit
and Hartenberg [1955]. Cette méthode repose sur la représentation de chaque transfor-
mation par le produit de quatre opérations élémentaires (deux rotations et deux trans-
lations). La matrice de transformation DH entre deux repères Ri−1 et Ri est alors définie
par :

i−1Ti =


cosθi −sinθi cosαi sinθi sinαi ai cosθi

sinθi cosθi cosαi −cosθi sinαi ai sinθi

0 sinαi cosαi di

0 0 0 1

 (B.1)

où θi , αi sont respectivement les angles de rotation autour des axes Zi−1 et Xi et di , ai

correspondent respectivement aux translations le long des axes Zi−1 et Xi .

Le robot porte-endoscope ViKY est composé de deux articulations rotoïdes et d’une ar-
ticulation prismatique. Son architecture est similaire à celle de manipulateurs de type
sphérique. Son modèle décrit par les paramètres de DH est représenté dans le tableau B.1.

Tab. B.1. – Tableau des paramètres Denavit-Hartenberg du robot porte-endoscope
ViKY

i → i +1 ai αi θi+1 di+1

0 → 1 0 −π/2 θ1 0
1 → 2 0 +π/2 θ2 0
2 → EF 0 0 0 ρ

Le modèle du robot ViKY 0TEF est déterminé par le produit de trois matrices de trans-
formation de la façon suivante :

0TEF = 0T1
1T2

2TEF (B.2)

où i−1Ti est la matrice de transformation homogène de dimension 4×4 entre les repères
Ri−1 et Ri décrite par : [

i−1Ri
3×3 i−1ti

3×1
01×3 1

]
(B.3)

où i−1Ri
3×3 représente la matrice de rotation décrivant l’orientation du repère Ri dans

le repère Ri−1 et i−1ti
3×1 est le vecteur de translation exprimant la position du repère Ri
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dans le repère Ri−1.

Les trois matrices de transformation permettant de construire le MGD du robot ViKY
sont obtenues par :

0T1 =
[

RZ(θ1)RX(−π/2) 03×1

01×3 1

]
=


cos(θ1) 0 −sin(θ1) 0
sin(θ1) 0 cos(θ1) 0

0 −1 0 0
0 0 0 1



1T2 =
[

RZ(θ2)RX(π/2) 03×1

01×3 1

]
=


cos(θ2) 0 sin(θ2) 0
sin(θ2) 0 −cos(θ2) 0

0 1 0 0
0 0 0 1



2TEF =


0

I3×3 0
ρ

01×3 1

=


1 0 0 0
0 1 0 0
0 0 1 ρ

0 0 0 1



(B.4)

Nous pouvons en déduire la matrice de transformation générale appelée également mo-
dèle géométrique direct (MGD) entre le repère fixe R0 et le repère effecteur REF :

0TEF =


cos(θ1)cos(θ2) −sin(θ1) cos(θ1)sin(θ2) ρ cos(θ1)sin(θ2)
sin(θ1)cos(θ2) cos(θ1) sin(θ1)sin(θ2) ρ sin(θ1)sin(θ2)

−sin(θ2) 0 cos(θ2) ρ cos(θ2)
0 0 0 1

 (B.5)

ï Modélisation cinématique direct du robot ViKY
Le MCD du robot ViKY permet de décrire la vitesse des coordonnées opérationnelles de
l’effecteur Γ0 en fonction des vitesses articulaires q̇ par la relation suivante :

Γ0 =
[

V0

Ω0

]
= J(q)q̇ (B.6)

où V0, Ω0 correspondent respectivement aux vecteurs des vitesses linéaire et angulaire
instantanées de l’effecteur de dimension 3×1 exprimés dans le repère de base du robot
R0, J(q) = [J0(q) J1(q) J2(q)] représente la matrice Jacobienne du robot de dimension 6×3
et q = [θ1 θ2 ρ]T est le vecteur des coordonnées articulaires du robot.

La matrice Jacobienne d’un robot peut être construite à partir de son MGD et de la mé-
thode de propagation des vitesses de la façon suivante :

Ji(q) =



[
Zi−1

0

]
si l’articulation i est prismatique[

Zi−1 ∧ (PEF −Pi−1)

Zi−1

]
si l’articulation i est rotoïde

(B.7)
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où Zi−1 est obtenu par la troisième colonne de la matrice de rotation 0Ri−1, PEF corres-
pond au vecteur de translation du MGD du robot 0tEF et Pi−1 représente le vecteur de
translation 0ti−1 de la matrice de transformation 0Ti−1.
En appliquant le formalisme défini en B.7 et à partir du modèle géométrique direct dé-
fini en B.5, la Jacobienne du robot ViKY est déterminée par :

J(q) =
[

Z0 ∧ (PEF −P0) Z1 ∧ (PEF −P1) Z2

Z0 Z1 03×1

]
(B.8)

avec :

Z0 =

0
0
1

 , Z1 =

−sinθ1

cosθ1

03×1

 , Z2 =

cos(θ1)sin(θ2)
sin(θ1)sin(θ2)

cos(θ2)


P0 =

0
0
0

 , P1 =

0
0
0

 , PEF =

ρ cos(θ1)sin(θ2)
ρ sin(θ1)sin(θ2)

ρ cos(θ2)


Enfin, après résolution de l’équation B.8, le modèle cinématique direct du robot porte-
endoscope ViKY est le suivant :

Γ0 =



−ρ sin(θ1)sin(θ2) ρ cos(θ1)cos(θ2) cos(θ1)sin(θ2)
ρ cos(θ1)sin(θ2) ρ sin(θ1)cos(θ2) sin(θ1)sin(θ2)

0 −ρ sin(θ2) cos(θ2)
0 −sin(θ1) 0
0 cos(θ1) 0
1 0 0


 θ̇1

θ̇2

ρ̇

 (B.9)
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C.1 Suivi de l’intersection des axes centraux de deux instruments
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FIGURE C.1. – Suivi de l’intersection des axes centraux de deux instruments chirur-
gicaux par asservissement visuel d’un robot porte-endoscope Dans les
images, une croix verte représente l’intersection des deux axes centraux
de deux instruments (position courante s) et un cercle rouge correspond
au centre de l’image (position désirée s∗)(a) Image initiale (b) Image ex-
traite au cours de l’asservissement visuel (c) Image finale (d) Courbe des
erreurs dans l’image s∗−s (e) Trajectoire dans l’image (f) Vitesses de com-
mande (g) Trajectoire de la caméra dans l’espace par rapport au repère de
référence du robot
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C.2 Changement d’instrument à suivre au cours d’un
asservissement visuel
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FIGURE C.2. – Changement d’instrument à suivre au cours d’un asservissement visuel
d’un robot porte-endoscope Dans les images, une croix verte représente
la pointe de l’instrument choisi comme référence (position courante s) et
un cercle rouge correspond au centre de l’image (position désirée s∗) (a),
(b) et (c) Images extraites pendant le suivi de l’instrument de droite (d),
(e) et (f) Images extraites pendant le suivi après le changement d’instru-
ment (gauche) (g) Courbe des erreurs dans l’image s∗ − s et vitesses de
commande (h) Trajectoire de la caméra dans l’espace par rapport au réfé-
rentiel du robot
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C.3 Suivi d’une cible fluorescente par asservissement visuel
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FIGURE C.3. – Suivi d’une cible fluorescente par asservissement visuel d’un robot
porte-endoscope Dans les images, une croix verte représente le centre
de gravité de la cible (position courante s) et un cercle rouge correspond
au centre de l’image (position désirée s∗) (a) Image initiale (b) Image ex-
traite au cours de l’asservissement visuel (c) Image finale (d) Courbe des
erreurs dans l’image s∗−s (e) Trajectoire dans l’image (f) Vitesses de com-
mande (g) Trajectoire de la caméra dans l’espace par rapport au repère de
référence du robot
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FIGURE C.4. – Prise en compte du zoom pour le suivi d’une cible fluorescente par as-
servissement visuel d’un robot porte-endoscope Dans les images, un
segment vert représente le centre de gravité de la cible fluorescente et sa
dimension selon l’axe v de l’image (position et largeur courantes s) et un
segment rouge correspond au centre de l’image et la largeur souhaitée
(position désirée s∗) (a) Image initiale (b) Image extraite au cours de l’as-
servissement visuel (c) Image finale (d) Courbe des erreurs dans l’image
s∗−s (e) Trajectoire dans l’image (f) Vitesses de commande (g) Trajectoire
de la caméra dans l’espace par rapport au repère de référence du robot
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C.5 Positionnement de la pointe d’un instrument sur une cible
3D : mode fonctionnement basé calibrage
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FIGURE C.5. – Mode de commande basé calibrage : positionnement automatique
de la pointe d’un instrument chirurgical porté par un robot porte-
instrument sur une cible 3D par asservissement visuel (a) Image initiale
(b) Image finale (c) Courbe des erreurs dans l’image (d) Trajectoire dans
l’image (e) Vitesses de commande (g) Trajectoire de la pointe de l’instru-
ment dans l’espace par rapport au repère de la caméra
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FIGURE C.6. – Mode de commande combiné : positionnement automatique de
la pointe d’un instrument chirurgical porté par un robot porte-
instrument sur une cible 3D en combinant les informations issues du
robot et de la méthode de localisation des instruments (a) Image initiale
(b) Image finale (c) Courbe des erreurs dans l’image (d) Trajectoire dans
l’image (e) Vitesses de commande (g) Trajectoire de la pointe de l’instru-
ment dans l’espace par rapport au repère de la caméra
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Navigation augmentée d’informations de fluorescence pour la chirurgie lapa-
roscopique robot-assistée

Résumé

La chirurgie laparoscopique reproduit fidèlement les principes de la chirurgie conventionnelle avec une agression
corporelle minimale. Si cette chirurgie apparaît comme étant très avantageuse pour le patient, il s’agit d’une interven-
tion chirurgicale difficile où la complexité du geste chirurgical est accrue, en comparaison avec la chirurgie conven-
tionnelle. Cette complexité réside en partie dans la manipulation des instruments chirurgicaux et la visualisation de
la scène chirurgicale (notamment le champ de visualisation restreint d’un endoscope classique). La prise de déci-
sions du chirurgien pourrait être améliorée en identifiant des zones critiques ou d’intérêts non visibles dans la scène
chirurgicale.
Mes travaux de recherche visent à combiner la robotique, la vision par ordinateur et la fluorescence pour apporter
une réponse à ces difficultés : l’imagerie de fluorescence fournira une information visuelle supplémentaire pour aider
le chirurgien dans la détermination des zones à opérer ou à éviter (par exemple, visualisation du canal cystique lors
d’une cholécystectomie). La robotique assurera la précision et l’efficience du geste du chirurgien ainsi qu’une visua-
lisation et un suivi "plus intuitif" de la scène chirurgicale. L’association de ces deux technologies permettra de guider
et sécuriser le geste chirurgical.
Une première partie de ce travail a consisté en l’extraction d’informations visuelles dans les deux modalités d’image-
rie (laparoscopie/fluorescence). Des méthodes de localisation 2D/3D en temps réel d’instruments chirurgicaux dans
l’image laparoscopique et de cibles anatomiques dans l’image de fluorescence ont été conçues et développées.
Une seconde partie a consisté en l’exploitation de l’information visuelle bimodale pour l’élaboration de lois de com-
mande pour des robots porte-endoscope et porte-instrument. Des commandes par asservissement visuel d’un robot
porte-endoscope pour suivre un ou plusieurs instruments dans l’image laparoscopique ou une cible d’intérêt dans
l’image de fluorescence ont été mises en œuvre. Dans l’objectif de pouvoir commander un robot porte-instrument, en
fonction des informations visuelles fournies par le système d’imagerie, une méthode de calibrage basée sur l’exploi-
tation de l’information 3D de la localisation d’instruments chirurgicaux a également été élaborée. Cet environnement
multimodal a été évalué quantitativement sur banc d’essai puis sur spécimens anatomiques.

À terme ce travail pourra s’intégrer au sein d’architectures robotisées légères, non-rigidement liées, utilisant des ro-

bots de comanipulation avec des commandes plus élaborées tel que le retour d’effort. Une telle "augmentation" des

capacités de visualisation et d’action du chirurgien pourraient l’aider à optimiser la prise en charge de son patient.

Navigation augmented fluorescence informations for the laparoscopic surgery
robot-assisted

Abstract

Laparoscopic surgery faithfully reproduce the principles of conventional surgery with minimal physical aggression.
If this surgery appears to be very beneficial for the patient, it is a difficult surgery where the complexity of surgical
act is increased, compared with conventional surgery. This complexity is partly due to the manipulation of surgical
instruments and viewing the surgical scene (including the restricted field of view of a conventional endoscope). The
decisions of the surgeon could be improved by identifying critical or not visible areas of interest in the surgical scene.
My research aimed to combine robotics, computer vision and fluorescence to provide an answer to these problems :
fluorescence imaging provides additional visual information to assist the surgeon in determining areas to operate or to
be avoided (for example, visualization of the cystic duct during cholecystectomy). Robotics will provide the accuracy
and efficiency of the surgeon’s gesture as well as a visualization and a "more intuitive" tracking of the surgical scene.
The combination of these two technologies will help guide and secure the surgical gesture.
A first part of this work consisted in extracting visual information in both imaging modalities (laparoscopy/fluorescence).
Localization methods for 2D/3D real-time of laparoscopic surgical instruments in the laparoscopic image and anato-
mical targets in the fluorescence image have been designed and developed. A second part consisted in the exploitation
of the bimodal visual information for developing control laws for robotics endoscope holder and the instrument hol-
der. Visual servoing controls of a robotic endoscope holder to track one or more instruments in laparoscopic image or
a target of interest in the fluorescence image were implemented. In order to control a robotic instrument holder with
the visual information provided by the imaging system, a calibration method based on the use of 3D information of the
localization of surgical instruments was also developed. This multimodal environment was evaluated quantitatively
on the test bench and on anatomical specimens.

Ultimately this work will be integrated within lightweight robotic architectures, not rigidly linked, using comanipu-

lation robots with more sophisticated controls such as force feedback. Such an "increase" viewing capabilities and

surgeon’s action could help to optimize the management of the patient.
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