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Ａｂｓｔｒａｃｔ:Ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｐｒｏｃｅｄｕｒｅｓ ｈａｖｅ ｂｅｅｎ ｇａｉｎｉｎｇ ｉｎ ｐｏｐｕｌａｒｉｔｙ ｗｉｔｈ ｍｅｄｉｃａｌ ｃｏｍｍｕｎｉｔｉｅｓ ａｎｄ ｐａｔｉｅｎｔｓ ｏｖｅｒ ｔｈｅ ｒｅｃｅｎｔ
ｙｅａｒｓ. Ｃｕｒｒｅｎｔｌｙꎬ ｔｈｅｉｒ ａｐｐｌｉｃａｔｉｏｎｓ ｓｐａｎ ａ ｗｉｄｅ ｒａｎｇｅ ｏｆ ｄｉａｇｎｏｓｔｉｃ ａｎｄ ｔｈｅｒａｐｅｕｔｉｃ ｐｒｏｃｅｄｕｒｅｓ ａｎｄ ｔｈｅｒｅ ｉｓ ｓｔｉｌｌ ａ ｇｒｏｗｉｎｇ ｔｅｎｄｅｎ￣
ｃｙ ｔｏｗａｒｄ ｉｎｔｅｇｒａｔｉｎｇ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｉｎｔｏ ｏｔｈｅｒ ｐｒｏｃｅｄｕｒｅｓ ａｎｄ ｓｕｒｇｅｒｉｅｓ. Ｉｔｓ ｌｅｓｓ ｉｎｖａｓｉｖｅ ｎａｔｕｒｅꎬ ｗｈｉｃｈ ｉｓ ｐｅｒｆｏｒｍｅｄ ｌｏｃａｌｌｙ ｏｎ
ｔｈｅ ｂｏｄｙꎬ ｌａｒｇｅｌｙ ｅｘｐｌａｉｎｓ ｔｈｉｓ ｇｒｏｗｉｎｇ ｔｒｅｎｄ. Ｔｈｉｓ ｒｅｓｕｌｔｓ ｉｎ ｌｅｓｓ ｉｎｔｒａｏｐｅｒａｔｉｖｅ ｔｉｓｓｕｅ ｄａｍａｇｅ ａｎｄ ｓｈｏｒｔｅｒ ｐｏｓｔ￣ｏｐｅｒａｔｉｖｅ ｒｅｃｏｖｅｒｙ
ｔｉｍｅ. Ｍａｎｙ ｐｒｏｃｅｄｕｒｅｓ ｌｉｋｅ ｂｉｏｐｓｙꎬ ｄｅｅｐ ｂｒａｉｎ ｓｔｉｍｕｌａｔｉｏｎꎬ ａｎｄ ｃａｎｃｅｒ ｔｒｅａｔｍｅｎｔｓ ａｒｅ ｄｏｎｅ ｕｓｉｎｇ ｎｅｅｄｌｅｓ / ｃａｔｈｅｔｅｒｓ. Ｈｏｗｅｖｅｒꎬ ｄｅ￣
ｓｐｉｔｅ ａｌｌ ｔｈｅ ａｄｖａｎｔａｇｅｓ ｏｆ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｐｒｏｃｅｄｕｒｅｓꎬ ｔｈｅ ｉｎｈｅｒｅｎｔ ｃｏｍｐｌｉｃａｔｉｏｎｓ ｒｅｓｕｌｔｉｎｇ ｆｒｏｍ ｔｈｅｍꎬ ｓｕｃｈ ａｓ ｔｉｓｓｕｅ ｄｅｆｏｒｍａ￣
ｔｉｏｎꎬ ｎｅｅｄｌｅ ｄｅｆｌｅｃｔｉｏｎꎬ ｔｉｓｓｕｅ ｉｎｈｏｍｏｇｅｎｅｉｔｙꎬ ｐａｔｉｅｎｔ ｖａｒｉａｂｉｌｉｔｙꎬ ａｎｄ ａｓｓｏｃｉａｔｅｄ ｕｎｃｅｒｔａｉｎｔｙꎬ ｃａｎ ｈａｒｄｌｙ ｂｅ ｍｉｓｓｅｄ. Ｔｈｅｒｅｆｏｒｅꎬ ａ
ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｐｒｏｃｅｄｕｒｅ ｒｅｑｕｉｒｅｓ ｔｈａｔ ｗｅ ａｄｄｒｅｓｓ ｐｒｏｍｉｓｉｎｇ ａｓｐｅｃｔｓ ａｎｄ ａｓｓｏｃｉａｔｅｄ ｃｏｎｃｅｒｎｓ. Ａｇａｉｎｓｔ ｔｈｉｓ ｂａｃｋｄｒｏｐꎬ ｔｈｉｓ ｐａｐｅｒ
ｐｒｏｖｉｄｅｓ ａ ｒｅｖｉｅｗ ｏｆ ｓｏｍｅ ｏｆ ｔｈｅ ｍａｉｎ ｉｓｓｕｅｓ ａｓｓｏｃｉａｔｅｄ ｗｉｔｈ ａ ｇｅｎｅｒｉｃ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｐｒｏｃｅｄｕｒｅ.
Ｋｅｙ ｗｏｒｄｓ: Ｎｅｅｄｌｅ Ｉｎｓｅｒｔｉｏｎꎻ Ｓｔｅｅｒｉｎｇꎬ Ｃｏｎｔｒｏｌꎻ Ｐａｔｈ Ｐｌａｎｎｉｎｇꎻ Ｍｏｄｅｌｉｎｇ ａｎｄ Ｓｉｍｕｌａｔｉｏｎｓꎻ Ｎｅｅｄｌｅ Ｄｅｆｌｅｃｔｉｏｎ ａｎｄ Ｄｅｆｏｒｍａ￣
ｔｉｏｎꎻ Ｎｅｅｄｌｅ Ｃｕｒｖａｔｕｒｅ.

１　 Ｉｎｔｒｏｄｕｃｔｉｏｎ

Ｔｏ ｄａｔｅꎬ ｍａｎｙ ｒｅｓｅａｒｃｈｅｒｓ ｈａｖｅ ｗｏｒｋｅｄ ｏｎ ｄｉｆ￣
ｆｅｒｅｎｔ ａｓｐｅｃｔｓ ｏｆ ａ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｓｙｓｔｅｍ. Ｆｏｒ ｅｘ￣
ａｍｐｌｅꎬ ｒｅｇａｒｄｉｎｇ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅꎬ ｓｏｍｅ ａｓｐｅｃｔｓ ｌｉｋｅ ｉｔｓ
ｄｉａｍｅｔｅｒꎬ ｔｉｐ ｔｙｐｅ / ｓｈａｐｅꎬ ｆｌｅｘｉｂｉｌｉｔｙꎬ ｒｉｇｉｄｉｔｙꎬ ａｎｄ
ｔｏｒｓｉｏｎａｌ ｃｏｍｐｌｉａｎｃｅ ｈａｖｅ ｂｅｅｎ ｅｘａｍｉｎｅｄ. Ｓｉｍｉｌａｒｌｙꎬ
ｒｅｇａｒｄｉｎｇ ｔｉｓｓｕｅꎬ ｓｏｍｅ ａｓｐｅｃｔｓ ｌｉｋｅ ｉｔｓ ｅｌａｓｔｉｃｉｔｙꎬ ｌｉｎ￣
ｅａｒｉｔｙ / ｎｏｎｌｉｎｅａｒｉｔｙꎬ ｈｏｍｏｇｅｎｅｉｔｙ / ｈｅｔｅｒｏｇｅｎｅｉｔｙꎬ ａｎｄ
ｉｓｏｔｒｏｐｙ / ａｎｉｓｏｔｒｏｐｙ ｈａｖｅ ｂｅｅｎ ｓｔｕｄｉｅｄ. Ｈｏｗｅｖｅｒꎬ
ｗｈｅｎ ｉｔ ｃｏｍｅｓ ｔｏ ａ ｃｏｕｐｌｅｄ ｓｙｓｔｅｍꎬ ｔｈｅｉｒ ｉｎｔｅｒａｃｔｉｏｎ
ｉｓ ｄｅｔｅｒｍｉｎａｎｔ. Ｔｈｅ ｕｌｔｉｍａｔｅ ｇｏａｌ ｉｎ ａ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒ￣
ｔｉｏｎ ｓｙｓｔｅｍ ｉｓ ｔｏ ｃｏｎｔｒｏｌ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｄｕｒｉｎｇ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ
ｉｎ ｓｕｃｈ ａ ｗａｙ ｔｈａｔ ｉｔ ｆｏｌｌｏｗｓ ｔｈｅ ｄｅｓｉｒｅｄ ｔｒａｊｅｃｔｏｒｙ
ｗｉｔｈ ａｓ ｌｉｔｔｌｅ ｔｉｓｓｕｅ ｔｒａｕｍａ ａｓ ｐｏｓｓｉｂｌｅ. Ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ ｉｎ￣
ｈｅｒｅｎｔ ｃｏｍｐｌｉｃａｔｉｏｎｓ ｓｕｃｈ ａｓ ｌｉｍｉｔｅｄ ｖｉｓｉｂｉｌｉｔｙꎬ ｔｈｅ
ｄｉｆｆｉｃｕｌｔｙ ｏｆ ｎｅｅｄｌｅ ｍａｎｅｕｖｅｒａｂｉｌｉｔｙꎬ ｎｅｅｄｌｅ ｄｅｆｌｅｃ￣
ｔｉｏｎ ａｎｄ ｔｉｓｓｕｅ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ ａｒｉｓｅ ｄｕｒｉｎｇ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒ￣
ｔｉｏｎ. Ｉｔ ｉｓ ｖｉｒｔｕａｌｌｙ ｉｍｐｏｓｓｉｂｌｅ ｆｏｒ ｔｈｅ ｓｕｒｇｅｏｎ ｔｏ
ｍａｎｕａｌｌｙ ｐｒｏｖｉｄｅ ａｃｃｕｒａｔｅ ｃｏｎｔｒｏｌ ｏｖｅｒ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ
ｍｏｔｉｏｎ ｉｎ ｔｈｅ ｆａｃｅ ｏｆ ａｌｌ ｔｈｅｓｅ ｃｏｍｐｌｉｃａｔｉｏｎｓ. Ｉｔ ｉｓ ｌｉｔ￣
ｔｌｅ ｗｏｎｄｅｒꎬ ｔｈｅｎꎬ ｔｈａｔ ｔｈｅ ａｕｔｏｍａｔｉｏｎ ｏｒ ｓｅｍｉ￣ａｕｔｏ￣
ｍａｔｉｏｎ ｏｆ ｍａｎｕａｌ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎｓ ｉｎ ｔｈｅ ｈｏｐｅ ｏｆ ｒａｉｓｉｎｇ ｔｈｅ
ｓｕｃｃｅｓｓ ｒａｔｅ ｈａｖｅ ｇａｉｎｅｄ ｉｎ ｐｏｐｕｌａｒｉｔｙ. Ｈｏｗｅｖｅｒꎬ ｉｔ

ｓｅｅｍｓ ｍｕｃｈ ｍｏｒｅ ｒｅｓｅａｒｃｈ ｓｔｉｌｌ ｈａｓ ｔｏ ｂｅ ｄｏｎｅ ａｎｄ
ｔｈｅ ｃｏｎｃｅｒｎｓ ｈａｖｅ ｔｏ ｂｅ ｍｏｒｅ ａｄｅｑｕａｔｅｌｙ ａｄｄｒｅｓｓｅｄ
ｂｅｆｏｒｅ ａｐｐｌｙｉｎｇ ｔｈｉｓ ｔｅｃｈｎｏｌｏｇｙ ｉｎｔｏ ｏｐｅｒａｔｉｎｇ ｒｏｏｍｓ.
Ｔｈｅ ｐｒｉｍａｒｙ ｇｏａｌ ｏｆ ｔｈｉｓ ｐａｐｅｒ ｉｓ ｔｏ ｉｎｔｒｏｄｕｃｅ ｓｏｍｅ
ｉｍｐｏｒｔａｎｔ ｔｏｐｉｃｓ ｏｎ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｉｎ ｓｏｆｔ ｔｉｓｓｕｅꎬ
ｉｎｓｔｅａｄ ｏｆ ｉｎｔｒｏｄｕｃｉｎｇ ａ ｒｅｖｉｅｗ ｏｎ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ
ｉｎｔｏ ｓｏｆｔ ｔｉｓｓｕｅ ｗｈｉｃｈ ｃａｎ ｂｅ ｆｏｕｎｄ ｉｎ [１] [２]ꎬ ａｎｄ [３]

. Ｔｈｅｒｅｆｏｒｅꎬ ｆｏｕｒ ｍａｉｎ ａｓｐｅｃｔｓ ｏｆ ａ ｇｅｎｅｒａｌ ｎｅｅｄｌｅ
ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｓｙｓｔｅｍ ａｒｅ ｃｈｏｓｅｎ: ( Ｉ) ｍｏｄｅｌｉｎｇ ａｎｄ ｓｉｍ￣
ｕｌａｔｉｏｎꎬ ( ＩＩ) ｓｔｅｅｒｉｎｇꎬ ｃｏｎｔｒｏｌꎬ ａｎｄ ｐａｔｈ ｐｌａｎｎｉｎｇꎬ
( ＩＩＩ) ｎｅｅｄｌｅ ｄｅｆｌｅｃｔｉｏｎ ａｎｄ ｔｉｓｓｕｅ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎꎬ ａｎｄ
( ＩＶ) ｎｅｅｄｌｅ ｃｕｒｖａｔｕｒｅ.

２　 Ｍｏｄｅｌｉｎｇ ａｎｄ Ｓｉｍｕｌａｔｉｏｎ

Ｎｅｅｄｌｅ￣ｔｉｓｓｕｅ ｉｎｔｅｒａｃｔｉｏｎ ｍｏｄｅｌｉｎｇ ｃａｎ ｂｅ ｕｓｅｄ
ｉｎ ｓｉｍｕｌａｔｉｎｇꎬ ｃｏｎｔｒｏｌꎬ ｓｔｅｅｒｉｎｇꎬ ａｎｄ ｐａｔｈ ｐｌａｎｎｉｎｇ
ｏｆ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｉｎｓｉｄｅ ｓｏｆｔ ｔｉｓｓｕｅ. Ａ ｃｏｍｐｒｅｈｅｎ￣
ｓｉｖｅ ｍｏｄｅｌ ｔｈａｔ ｃａｎ ｆｕｌｌｙ ｃａｐｔｕｒｅ ｔｈｅ ｄｅｔａｉｌｅｄ ｆｅａｔｕｒｅｓ
ｏｆ ｔｈｉｓ ｉｎｔｅｒａｃｔｉｏｎ ｈａｓ ｙｅｔ ｔｏ ｂｅ ｄｅｖｅｌｏｐｅｄ. Ｍｏｄｅｌｉｎｇ
ｌｉｖｉｎｇ ｔｉｓｓｕｅ ｍａｔｅｒｉａｌ ａｎｄ ｎｅｅｄｌｅ￣ｔｉｓｓｕｅ ｉｎｔｅｒａｃｔｉｏｎ
ｆｏｒｃｅｓａｒｅ ｅｘｔｒｅｍｅｌｙ ｃｏｍｐｌｉｃａｔｅｄ ｄｕｅ ｔｏ ｔｈｅ ｉｎｈｅｒｅｎｔ
ｐｈｙｓｉｏｌｏｇｉｃａｌ ａｎｄ ｂｉｏｍｅｃｈａｎｉｃａｌ ｖａｒｉａｔｉｏｎｓ ｏｆ ｓｏｆｔ
ｔｉｓｓｕｅ ｂｅｆｏｒｅ ａｎｄ ｄｕｒｉｎｇ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ. Ｅｖｅｎ ｆｏｒ ａ
ｃｅｒｔａｉｎ ｏｒｇａｎ ｉｎ ａ ｃｅｒｔａｉｎ ｐｅｒｓｏｎꎬ ｔｈｅｒｅ ａｒｅ ｉｍｐｌｉｃｉｔ
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　 Ａｆｓｏｏｎ Ｎｅｊａｔｉ ＡＧＨＤＡＭ ｅｔ ａｌ: Ｉｍｐｏｒｔａｎｔ Ｉｓｓｕｅｓ ｏｆ Ｎｅｅｄｌｅ Ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｉｎｔｏ Ｓｏｆｔ Ｔｉｓｓｕｅ

ｕｎｃｅｒｔａｉｎｔｉｅｓ ｉｎ ｓｏｆｔ ｔｉｓｓｕｅ ｍｏｄｅｌｉｎｇ ｄｕｅ ｔｏ ｐｅｒｉｏｄｉｃ
ｍｏｔｉｏｎｓ ｏｆ ｂｒｅａｔｈｉｎｇ ａｎｄ ｈｅａｒｔ ｂｅａｔｉｎｇꎬ ｖａｒｉａｔｉｏｎ ｉｎ
ｂｏｄｙ ｔｅｍｐｅｒａｔｕｒｅ ａｎｄ ｂｌｏｏｄ ｐｒｅｓｓｕｒｅꎬ ｈｅａｌｔｈｙ ｖｅｒｓｕｓ
ｓｉｃｋ ｔｉｓｓｕｅꎬ ｅｔｃ. Ｍｏｒｅｏｖｅｒꎬ ｓｏｆｔ ｔｉｓｓｕｅ ｐｒｏｐｅｒｔｉｅｓ ｖａ￣
ｒｙ ｄｕｒｉｎｇ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｄｕｅ ｔｏ ｔｉｓｓｕｅ ｉｎｈｏｍｏｇｅｎｅｉｔｙꎬ
ｎｏｎｌｉｎｅａｒｉｔｙꎬ ａｎｄ ａｎｉｓｏｔｒｏｐｙ. Ｔｈｅ ｔｗｏ ｃｏｍｍｏｎ
ｍｅｔｈｏｄｓ ｃｕｒｒｅｎｔｌｙ ｕｓｅｄ ｆｏｒ ｓｏｆｔ ｔｉｓｓｕｅ ｍｏｄｅｌｉｎｇ ａｒｅ
ｔｈｅ ｆｉｎｉｔｅ￣ｅｌｅｍｅｎｔ ｍｏｄｅｌ ( ＦＥＭ ) ａｎｄ ｔｈｅ ｍａｓｓ￣
ｓｐｒｉｎｇ￣ｄａｍｐｅｒ ｍｏｄｅｌ (ＭＳＭ) . Ｆｏｒ ｓｏｍｅ ｐｅｒｓｐｅｃ￣
ｔｉｖｅꎬ ＦＥＭ ｉｓ ｂａｓｅｄ ｏｎ ｃｏｎｔｉｎｕｕｍ ｍｅｃｈａｎｉｃｓ ｆｏｃｕ￣
ｓｉｎｇ ｏｎ ｐｒｅｃｉｓｉｏｎꎬ ｗｈｉｌｅ ＭＳＭ ｃａｌｃｕｌａｔｅｓ ｄｉｓｃｒｅｔｅ ｄｅ￣
ｆｏｒｍａｔｉｏｎｓ ａｔ ａ ｈｉｇｈｅｒ ｎｕｍｅｒｉｃａｌ ｒａｔｅ. ＤｉＭａｉｏ [４]

ｕｓｅｄ ｔｈｅ ＦＥＭ ｔｏ ｃｏｎｓｉｄｅｒ ｅｌａｓｔｉｃ ｔｉｓｓｕｅ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ
ｃａｕｓｅｄ ｂｙ ａ ｒｅｌａｔｉｖｅｌｙ ｓｔｉｆｆ ｎｅｅｄｌｅ ｄｕｒｉｎｇ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ.
Ｂｙ ｐｌａｃｉｎｇ ｍａｒｋｅｒｓ ｏｎ ｔｈｅ ｔｉｓｓｕｅ ｐｈａｎｔｏｍ ｓｕｒｆａｃｅꎬ
ｈｅ ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔａｌｌｙ ｍｏｎｉｔｏｒｅｄ ｔｈｅ ｐｌａｎａｒ ｎｏｄａｌ ｔｉｓｓｕｅ
ｍｅｓｈ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎｓ. Ｔｏ ｅａｓｅ ｔｈｅ ｂｕｒｄｅｎ ｏｆ ｎｕｍｅｒｉｃａｌ
ｃａｌｃｕｌａｔｉｏｎꎬ ｈｅ ａｓｓｕｍｅｄ ａ ｑｕａｓｉ￣ｓｔａｔｉｃ ｌｉｎｅａｒ ｅｌａｓｔｉｃ
ｔｉｓｓｕｅ ｍｏｄｅｌ. Ａｓ ａ ｒｅｓｕｌｔꎬ ｔｈｅ ｔｉｓｓｕｅ ｎｏｄａｌ ｆｏｒｃｅｓ
ｗｅｒｅ ｅｓｔｉｍａｔｅｄ ｂｙ ｓｏｌｖｉｎｇ ａ ｓｅｔ ｏｆ ｌｉｎｅａｒ ｅｑｕａｔｉｏｎｓ.
Ｈｅ ｕｓｅｄ ｔｈｉｓ ｅｓｔｉｍａｔｅｄ ｆｏｒｃｅ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎ ｔｏ ｓｉｍｕｌａｔｅ
ａ ｖｉｒｔｕａｌ ｐｌａｎａｒ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ. Ｔｈｉｓ ｈｅｌｐｅｄ ｓｕｒ￣
ｇｅｏｎｓ ａｎｄ ｍｅｄｉｃａｌ ｒｅｓｉｄｅｎｔｓ ｔｏ ｉｍｐｒｏｖｅ ｔｈｅｉｒ ｅｘｐｅｒｉ￣
ｅｎｃｅ ｂｙ ｖｉｒｔｕａｌｌｙ ｒｅｈｅａｒｓｉｎｇ ｖａｒｉｏｕｓ ａｓｐｅｃｔｓ ｏｆ ａ ｎｅｅ￣
ｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ. Ａｌｓｏꎬ ｕｓｉｎｇ ｔｈｅ ｃｏｎｄｅｎｓａｔｉｏｎ ｔｅｃｈｎｉｑｕｅ
ａｎｄ ｌｏｗ￣ｒａｎｋ ｍａｔｒｉｘ ｕｐｄａｔｅｓꎬ ｈｅ ｉｍｐｒｏｖｅｄ ｃｏｍｐｕｔａ￣
ｔｉｏｎａｌ ｅｆｆｃｉｅｎｃｙ. Ｔｏ ａｃｈｉｅｖｅ ａ ｍｏｒｅ ｒｅａｌｉｓｔｉｃ ｍｏｄｅｌꎬ
ｔｈｅｙ ｅｘｔｅｎｄｅｄ ｔｈｅｉｒ ｗｏｒｋ ｔｏ [５]ꎬ ｃｏｎｓｉｄｅｒｉｎｇ ａ ｓｌｉｐ￣
ｓｔｉｃｋ ｍｏｄｅｌ ｉｎ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ￣ｔｉｓｓｕｅ ｃｏｎｔａｃｔ ｉｎｔｅｒａｃｔｉｏｎ.
Ｈｉｓ ｗｏｒｋ ａｌｓｏ ａｃｃｏｕｎｔｅｄ ｆｏｒ ｎｅｅｄｌｅ ｆｌｅｘｉｏｎ ａｎｄ ｏｒｉ￣
ｅｎｔａｔｉｏｎ ｃｈａｎｇｅｓ ｂｙ ｃｏｎｓｉｄｅｒｉｎｇ ａ ｌａｒｇｅ ｓｔｒａｉｎ ｅｌａｓｔｉｃ
ｍｏｄｅｌ ｆｏｒ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ. Ｍｏｒｅｏｖｅｒꎬ ｖａｒｙｉｎｇ ｖｅｌｏｃｉｔｙ
ａｎｄ ｎｏｎｃｏｎｆｏｒｍｉｎｇ ｎｅｅｄｌｅ ｔｒａｊｅｃｔｏｒｉｅｓ ａｒｅ ｃｏｎｓｉｄ￣
ｅｒｅｄ. Ａｌｔｈｏｕｇｈ ＦＥＭ ｆｏｒ ｔｉｓｓｕｅ ｍａｔｅｒｉａｌ ｈａｓ ｓｉｇｎｉｆｉ￣
ｃａｎｔｌｙ ｃｏｎｔｒｉｂｕｔｅｄ ｔｏ ｍｏｄｅｌｉｎｇ ａｎｄ ｓｉｍｕｌａｔｉｏｎꎬ ｉｔｓ
ｒｅａｌ￣ｔｉｍｅ ａｐｐｌｉｃａｔｉｏｎ ｉｓ ｌｉｍｉｔｅｄ ｔｏ ｓｍａｌｌ ｌｉｎｅａｒ ｄｅ￣
ｆｏｒｍａｔｉｏｎｓ. Ｆｏｒ ｌａｒｇｅｒ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎｓꎬ ｔｈｅ ｎｏｎｌｉｎｅａｒ
ｓｔｒｅｓｓ ｃｏｍｐｏｎｅｎｔ ｈａｓ ｔｏ ｂｅ ｃｏｎｓｉｄｅｒｅｄ ｉｎｓｔｅａｄꎬ ａｎｄ
ｓｕｂｓｅｑｕｅｎｔ ｅｘｐｅｎｓｉｖｅ ｎｕｍｅｒｉｃａｌ ａｎａｌｙｓｉｓ ｈａｓ ｔｏ ｂｅ
ｃａｒｒｉｅｄ ｏｕｔ. Ｉｎ [６]ꎬ ｕｓｉｎｇ ａ ２Ｄ ｄｙｎａｍｉｃ ＦＥＭꎬ ａ
ｔｈｉｎꎬ ｒｉｇｉｄ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｉｓ ｓｉｍｕｌａｔｅｄ ｄｕｒｉｎｇ ｍａｎｕ￣
ａｌ ｐｒｏｓｔａｔｅ ｂｒａｃｈｙ ｔｈｅｒａｐｙ.

Ｂａｒｂ ｅ
ˊ

ｅｔ ａｌ. ｉｎ [７] ｐｒｏｐｏｓｅｄ ａ ｍｅｔｈｏｄ ｆｏｒ ｔｈｅ
ｏｎｌｉｎｅ ｒｏｂｕｓｔ ｅｓｔｉｍａｔｉｏｎ ｏｆ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｔｅｒａｃｔｉｏｎ ｆｏｒｃｅｓ
ｆｏｒ ｉｎ￣ｖｉｖｏ / ｉｎ￣ｖｉｔｒｏ ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔｓ ｂａｓｅｄ ｏｎ ａ ｖａｒｉａｎｔ
ｏｆ ｒｅｃｕｒｓｉｖｅ ｌｅａｓｔ ｓｑｕａｒｅｓ ａｌｇｏｒｉｔｈｍ. Ｔｈｅｙ ｂｒｏｋｅ
ｄｏｗｎ ｔｈｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｐｒｏｃｅｓｓ ｉｎｔｏ ｔｈｒｅｅ ｐｈａｓｅｓ: ｂｅｆｏｒｅ
ｐｕｎｃｔｕｒｅꎬ ｎｅｅｄｌｅ ｐｅｎｅｔｒａｔｉｏｎ ｉｎｓｉｄｅ ｔｔｈｅ ｉｓｓｕｅꎬ ａｎｄ
ｎｅｅｄｌｅ ｒｅｔｒａｃｔｉｏｎ. Ｔｈｅ ａｖａｉｌａｂｌｅ ｍｅａｓｕｒｅｄ ｄａｔａ ｉｓ
ｎｅｅｄｌｅ ｔｉｐ ｐｏｓｉｔｉｏｎ ａｎｄ ｖｅｌｏｃｉｔｙ. Ｓｉｎｃｅ ｔｈｅ ｖｅｌｏｃｉｔｙ ｉｓ
ｏｂｔａｉｎｅｄ ｂｙ ｎｕｍｅｒｉｃａｌ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔｉａｔｉｏｎ ｏｆ ｐｏｓｉｔｉｏｎ ｄａ￣
ｔａꎬ ｔｈｅ Ｋａｌｍａｎ ｆｉｌｔｅｒ ｉｓ ｕｓｅｄ ｔｏ ａｄｄｒｅｓｓ ｔｈｅ ａｓｓｏｃｉａｔｅｄ
ｐｅｒｔｕｒｂａｔｉｏｎｓ ｃａｕｓｅｄ ｂｙ ｑｕａｎｔｉｚａｔｉｏｎ ｅｒｒｏｒ. Ｔｈｅｙ
ｃｏｍｐａｒｅｄ ｔｗｏ ｄｉｓｔｉｎｃｔ ｍｏｄｅｌｓ ｆｏｒ ｔｈｅ ｆｉｒｓｔ ｐｈａｓｅꎬ ｉ.ｅ.
ｔｈｅ Ｋｅｌｖｉｎ Ｖｏｉｇｔ ｍｏｄｅｌ ａｎｄ ｔｈｅ Ｈｕｎｔ Ｃｒｏｓｓｌｙ ｍｏｄｅｌ.
ＨＣ ｍｏｄｅｌ’ｓ ｇｅｎｅｒａｌｉｔｙ ｉｎ ｉｎｃｏｒｐｏｒａｔｉｎｇ ｎｏｎｌｉｎｅａｒ ｉｎ￣
ｔｅｒａｃｔｉｏｎ ａｓｓｏｃｉａｔｅｄ ｗｉｔｈ ｌａｒｇｅｒ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎｓ ｉｓ ｉｔｓ
ｃｏｍｐｅｔｉｔｉｖｅ ｅｄｇｅ ｏｖｅｒ ｔｈｅ ＫＶ ｍｏｄｅｌ. Ｄｕｒｉｎｇ ｉｎｓｅｒ￣
ｔｉｏｎꎬ ｔｈｅｙ ｍｏｄｅｌｅｄ ｔｈｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｆｏｒｃｅｓ ａｓ ａ ｓｕｍｍａ￣
ｔｉｏｎ ｏｆ ｃｕｔｔｉｎｇꎬ ｆｒｉｃｔｉｏｎ ａｎｄ ｐｅｒｓｉｓｔｉｎｇ ｔｉｓｓｕｅ ｃｏｍ￣
ｐｒｅｓｓｉｏｎꎬ ｔｈｅ ｌａｔｔｅｒ ｏｆ ｗｈｉｃｈ ｗａｓ ｎｏｔ ｃｏｎｓｉｄｅｒｅｄ
ｉｎ [８] . Ｓｉｎｃｅ ｏｎｌｙ ｔｈｅ ｐｏｓｉｔｉｏｎ ｏｆ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｔｉｐꎬ
ｗｈｉｃｈ ｉｓ ｃｏｍｐｌｅｔｅｌｙ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ ｆｒｏｍ ｔｈｅ ｐｏｓｉｔｉｏｎ ｏｆ ｔｈｅ
ｎｅｅｄｌｅ ｅｎｔｒｙ ｐｏｉｎｔ ｏｎ ｔｈｅ ｓｕｒｆａｃｅꎬ ｉｓ ａｖａｉｌａｂｌｅꎬ ｓｅｐａ￣
ｒａｔｉｏｎ ｏｆ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ ｆｏｒｃｅ ｃｏｍｐｏｎｅｎｔｓ ｄｕｒｉｎｇ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ
ｗｉｔｈｏｕｔ ｆｉｄｕｃｉａｌｓ ｉｓ ｎｏｔ ｆｅａｓｉｂｌｅ. Ｆｏｒ ｐｒａｃｔｉｃａｌ ｐｕｒｐｏ￣
ｓｅｓꎬ ｔｈｅｙ ｍｏｄｅｌｅｄ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｆｏｒｃｅ ｂｙ ｓｉｍ￣
ｐｌｙ ｇｅｎｅｒａｌｉｚｉｎｇ ｔｈｅ ＫＶ ｍｏｄｅｌ ｔｏ ｔｈｅ ｔｉｍｅ ｖａｒｙｉｎｇ
ｖｅｒｓｉｏｎ ｉｎ ｗｈｉｃｈ ｍｏｄｅｌ ｐａｒａｍｅｔｅｒｓꎬ Ｋ ａｎｄ Ｂ ( ｓｔｉｆｆ￣
ｎｅｓｓ ａｎｄ ｄａｍｐｉｎｇ)ꎬ ｄｅｐｅｎｄ ｏｎ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｔｉｐ ｐｏｓｉ￣
ｔｉｏｎ ａｎｄ ｖｅｌｏｃｉｔｙ. Ｕｎｌｉｋｅ [４] ａｎｄ [５]ꎬ ｗｈｉｃｈ ｅｓｔｉ￣
ｍａｔｅ ｔｈｅ ｆｏｒｃｅ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎ ａｌｏｎｇ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｓｈａｆｔ
ｎｏｄｅｓꎻ Ｏｋａｍｕｒａ [８] ｍｏｄｅｌｅｄ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｄｒｉｖｉｎｇ
ｆｏｒｃｅｓ ａｓ ａ ｃｏｍｂｉｎａｔｉｏｎ ｏｆ ｔｈｒｅｅ ｃｏｍｐｏｎｅｎｔｓ: ｃａｐ￣
ｓｕｌｅ ｓｔｉｆｆｎｅｓｓꎬ ｔｉｓｓｕｅ ｃｕｔｔｉｎｇꎬ ａｎｄ ｆｒｉｃｔｉｏｎ ｆｏｒｃｅｓ. Ｔｈｅ
ｆｉｒｓｔ ｃｏｍｐｏｎｅｎｔ ｒｅｆｅｒｓ ｔｏ ｔｈｅ ｐｒｅ￣ｐｕｎｃｔｕｒｅ ｐｈａｓｅ ａｎｄ
ｗａｓ ｍｏｄｅｌｅｄ ｂｙ ａ ｎｏｎｌｉｎｅａｒ ｓｐｒｉｎｇꎬ ｗｈｉｌｅ ｔｈｅ ｏｔｈｅｒ
ｔｗｏ ｒｅｆｅｒ ｔｏ ｎｅｅｄｌｅ ｐｅｎｅｔｒａｔｉｏｎ ｉｎｓｉｄｅ ｓｏｆｔ ｔｉｓｓｕｅ ａｎｄ
ｗｅｒｅ ｍｏｄｅｌｅｄ ｂｙ ａ ｃｏｎｓｔａｎｔ ｐａｒａｍｅｔｅｒ ａｎｄ ａ ｍｏｄｉ￣
ｆｉｅｄ Ｋａｒｎｏｐｐ ｆｒｉｃｔｉｏｎ ｍｏｄｅｌꎬ ｒｅｓｐｅｃｔｉｖｅｌｙ. Ｔｈｅ ｍｏｄ￣
ｅｌ ｐａｒａｍｅｔｅｒｓ ａｒｅ ｔｈｅｎ ｄｅｒｉｖｅｄ ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔａｌｌｙ
ｔｈｒｏｕｇｈ ｐｒｏｐｅｒ ｃｕｒｖｅ ｆｉｔｔｉｎｇ ｆｕｎｃｔｉｏｎｓ ｄｕｒｉｎｇ ｅｘ￣ｖｉｖｏ
ｔｅｓｔｓ.
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Ｕｎｌｉｋｅ[４￣５] ｗｈｅｒｅ ｓｔｅｅｒａｂｉｌｉｔｙ ｏｆ ｔｈｅ ｓｔａｉｎｌｅｓｓ
ｓｔｅｅｌ ｎｅｅｄｌｅ ｉｓ ａｃｈｉｅｖｅｄ ｔｈｒｏｕｇｈ ｎｏｔｉｃｅａｂｌｅ ｓｏｆｔ ｔｉｓｓｕｅ
ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎｓ ｃａｕｓｅｄ ｂｙ ｍａｎｉｐｕｌａｔｉｎｇ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ
ｂａｓｅꎬ Ｗｅｂｓｔｅｒ ｅｔ ａｌ.[９] ｍｏｄｅｌｅｄ ａ ｈｉｇｈｌｙ ｆｌｅｘｉｂｌｅ
ｂｅｖｅｌ ｔｉｐ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｉｎ ａ ｒｅｌａｔｉｖｅｌｙ ｓｔｉｆｆ ｍａｔｅｒｉ￣
ａｌꎬ ｗｈｉｃｈ ｃａｒｒｉｅｄ ｎｅｇｌｉｇｉｂｌｅ ｔｉｓｓｕｅ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎｓꎬ
ｃｏｎｓｅｑｕｅｎｔｌｙ ｉｎｆｌｉｃｔｉｎｇ ｌｅｓｓ ｄａｍａｇｅ ｏｎ ｔｈｅ ｓｕｒｒｏｕｎｄ￣
ｉｎｇ ｔｉｓｓｕｅ. Ｔｈｅｙ ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔａｌｌｙ ｏｂｓｅｒｖｅｄ ｔｈａｔ ｔｈｅ
ｎｅｅｄｌｅ ｔｉｐ ｔｒａｊｅｃｔｏｒｙ ｌｏｏｋｅｄ ｌｉｋｅ ｔｈｅ ｆｉｎａｌ ｎｅｅｄｌｅ ｓｈａｆｔ
ｓｈａｐｅ. Ｔｈｅ ｄａｔａ ｉｓ ｏｂｔａｉｎｅｄ ｖｉａ ａ ｒｏｂｏｔｉｃ ｓｙｓｔｅｍ ｗｉｔｈ
ｔｗｏ ｄｅｇｒｅｅｓ ｏｆ ｆｒｅｅｄｏｍ: ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ａｎｄ ｒｏｔａｔｉｏｎ ａｂｏｕｔ
ｔｈｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ａｘｉｓ. Ｉｎ ｂｅｖｅｌ ｔｉｐ ｎｅｅｄｌｅｓꎬ ｓｔｅｅｒａｂｉｌｉｔｙ ｉｓ
ｍａｉｎｌｙ ａｃｈｉｅｖｅｄ ｔｈｒｏｕｇｈ ｕｎｂａｌａｎｃｅｄ ｆｏｒｃｅ ｄｉｓｔｒｉｂｕ￣
ｔｉｏｎ ａｔ ｔｈｅ ｂｅｖｅｌ ｔｉｐ. Ｈｅｎｃｅꎬ ｎｅｅｄｌｅ ｔｉｐ ｍｏｔｉｏｎ ｃａｎ
ｂｅ ｃｏｎｔｒｏｌｌｅｄ ｂｙ ｔｈｅ ａｘｉａｌ ｒｏｔａｔｉｏｎ ｏｆ ｉｔｓ ｂａｓｅ. Ｉｎ
ｖｉｅｗ ｏｆ ｔｈｅ ｎｏｎ￣ｈｏｌｏｎｏｍｉｃ ｎａｔｕｒｅ ｏｆ ｂｅｖｅｌ ｔｉｐ ｋｉｎｅ￣
ｍａｔｉｃｓ ｉｎ ｓｏｆｔ ｔｉｓｓｕｅꎬ ｔｈｅｙ ｄｅｖｅｌｏｐｅｄ ２Ｄ ｕｎｉｃｙｃｌｅ
ａｎｄ ｂｉｃｙｃｌｅ ｍｏｄｅｌｓ ｆｏｒ ｓｔｅｅｒｉｎｇ ｔｈｅ ｂｅｖｅｌ ｔｉｐ ｎｅｅｄｌｅ
ｉｎｓｉｄｅ ｓｏｆｔ ｔｉｓｓｕｅ. Ｆｕｒｔｈｅｒｍｏｒｅꎬ ｕｓｉｎｇ ｔｈｅ Ｌｉｅ ｇｒｏｕｐ
ｔｈｅｏｒｙꎬ ｔｈｅ ３Ｄ ｇｅｎｅｒａｌｉｚａｔｉｏｎ ｏｆ ｕｎｉｃｙｃｌｅ ａｎｄ ｂｉｃｙｃｌｅ
ｍｏｄｅｌｓ ｉｓ ｒｅｐｒｅｓｅｎｔｅｄ. Ｆｉｇ. １ ｓｈｏｗｓ ｔｈｅ ｆｒｏｎｔ ａｎｄ
ｂａｃｋ ｗｈｅｅｌｓ ｏｆ ｔｈｅ ｂｉｃｙｃｌｅ ｍｏｄｅｌꎬ ｗｈｉｃｈ ａｒｅ ｌｏｃａｔｅｄ
ａｔ ｏｒｉｇｉｎｓ Ｂ ａｎｄ Ｃ. Ａ ｆｉｘｅｄ ｈｅａｄｉｎｇ ａｎｇｌｅꎬ φꎬ ｉｓ ａｓ￣
ｓｕｍｅｄ ｉｎ ｔｈｅ ｍｏｄｅｌꎬ ｒｅｓｕｌｔｉｎｇ ｉｎ ａ ｃｏｎｓｔａｎｔ ｃｕｒｖａｔｕｒｅ
κ( ) ｎｅｅｄｌｅ ｐａｔｈ ｆｏｒ ｔｈｅ ｂｉｃｙｃｌｅ ｍｏｄｅｌ. Ｆｏｒ ｔｈｅ ｕｎｉ￣

ｃｙｃｌｅ ｍｏｄｅｌꎬ κ ｅｑｕａｌｓ ｔｈｅ ｒａｔｉｏ ｏｆ φ
˙

ｏｖｅｒ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎ￣
ｓｅｒｔｉｏｎ ｖｅｌｏｃｉｔｙ. Ｂｅｃａｕｓｅ κ ｉｓ ｃｏｎｓｉｄｅｒｅｄ ｃｏｎｓｔａｎｔꎬ

ｔｉｓｓｕｅ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ ｉｓ ｎｏｔ ｍｏｄｅｌｅｄ. Ｍｏｒｅｏｖｅｒꎬ ｎｅｅ￣
ｄｌｅ￣ｔｉｓｓｕｅ ｆｒｉｃｔｉｏｎ ａｎｄ ｔｏｒｓｉｏｎａｌ ｃｏｍｐｌｉａｎｃｅ ｏｆ ｔｈｅ
ｆｌｅｘｉｂｌｅ ｎｅｅｄｌｅ ａｒｅ ｎｏｔ ｔａｋｅｎ ｉｎｔｏ ａｃｃｏｕｎｔ ｉｎ ｔｈｅｉｒ
ｍｏｄｅｌ. Ｓｉｎｃｅ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ / ｒｏｔａｔｉｏｎ ｖｅｌｏｃｉｔｉｅｓ ａｒｅ
ｕｓｕａｌｌｙ ｏｆ ｌｏｗ ｒａｔｅｓꎬ ｓｔｕｄｉｅｓ ｏｆｔｅｎ ｅｘａｍｉｎｅｓ ｓｔａｔｉｃ /
ｑｕａｓｉ￣ｓｔａｔｉｃ ａｎａｌｙｓｉｓ ａｎｄ ｃｏｎｔｒｏｌ ｂｙ ａｓｓｕｍｉｎｇ ｔｈａｔ ｔｈｅ
ｎｅｅｄｌｅ ｉｓ ｉｎ ａｎ ｅｑｕｉｌｉｂｒｉｕｍ ｓｔａｔｅ ｄｕｒｉｎｇ ｅａｃｈ ｔｉｍｅ
ｓｔｅｐ. Ｈｏｗｅｖｅｒꎬ ｉｎ ｐｒａｃｔｉｃｅꎬ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｖｅｌｏｃｉｔｙ ｄｏｅｓ
ｍａｔｔｅｒ ａｎｄ ｃａｎ ｂｅ ｕｓｅｄ ａｓ ａ ｃｏｎｔｒｏｌ ｄｅｇｒｅｅ ｏｆ ｆｒｅｅ￣
ｄｏｍ. Ｉｎ ｔｈｉｓ ｒｅｇａｒｄꎬ ｓｏｍｅ ｓｔｕｄｉｅｓ ｈａｖｅ ｌｏｏｋｅｄ ａｔ
ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｄｙｎａｍｉｃｓ. Ｄｒａｗｉｎｇ ｏｎ ｆｒａｃｔｕｒｅ￣
ｂａｓｅｄ ｍｅｃｈａｎｉｃｓꎬ Ｍａｈｖａｓｈ ｉｎ [１０] ｓｔｕｄｉｅｄ ｔｈｅ ｄｙ￣
ｎａｍｉｃｓ ｏｆ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｉｎｔｏ ｓｏｆｔ ｔｉｓｓｕｅ ｗｉｔｈ ａ ｐａｒ￣
ｔｉｃｕｌａｒ ｆｏｃｕｓ ｏｎ ｔｒａｎｓｉｔｉｏｎｓ ｂｅｔｗｅｅｎ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ ｔｉｓｓｕｅ
ｌａｙｅｒｓ. Ｔｈｅ ｆａｃｔ ｔｈａｔ ｒｕｐｔｕｒｅｓ ａｒｅ ｄｅｖｅｌｏｐｅｄ ｗｉｔｈ ｕｎ￣
ｃｏｎｔｒｏｌｌｅｄ ｃｒａｃｋ ｅｘｔｅｎｓｉｏｎ ｃｏｕｌｄ ｌｅａｄ ｔｏ ｕｎｅｘｐｅｃｔｅｄ
ｂｅｈａｖｉｏｒ ｏｆ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｔｉｐ ｗｉｔｈ ａ ｎｅｇａｔｉｖｅ ｉｎｆｌｕｅｎｃｅ
ｏｎ ｔｉｐ ｐｏｓｉｔｉｏｎ ａｃｃｕｒａｃｙ. Ｈｅ ａｌｓｏ ｓｐｏｔｔｅｄ ａｎ ｉｎ￣
ｖｅｒｓｅ ｃｏｒｒｅｌａｔｉｏｎ ｉｎ ｔｈａｔ ａｓ ｔｈｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｖｅｌｏｃｉｔｙ ｉｎ￣
ｃｒｅａｓｅｓꎬ ｂｏｔｈ ｔｈｅ ｒｕｐｔｕｒｅ ｆｏｒｃｅ ａｎｄ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ
ｄｅｃｒｅａｓｅｓꎬ ａｎｄꎬ ａｓ ａ ｒｅｓｕｌｔꎬ ｌｅｓｓ ｔｉｓｓｕｅ ｄａｍａｇｅ
ａｎｄ ｍｏｒｅ ｃｏｎｔｒｏｌｌｅｄ ｂｅｈａｖｉｏｒ ｉｓ ｅｘｐｅｒｉｅｎｃｅｄ ｄｕｒ￣
ｉｎｇ ｒｕｐｔｕｒｅ. Ａｓ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｖｅｌｏｃｉｔｙ ｃａｎｎｏｔ ｂｅ ｒａｉｓｅｄ
ｂｅｙｏｎｄ ａ ｃｅｒｔａｉｎ ｐｏｉｎｔ ｆｏｒ ｓａｆｅｔｙ ａｎｄ ｓｔａｂｉｌｉｔｙ ｃｏｎ￣
ｓｉｄｅｒａｔｉｏｎｓꎬ ｈｅ ｏｂｔａｉｎｅｄ ａｎ ｏｐｔｉｍａｌ ｖｅｌｏｃｉｔｙ ｆｏｒ
ｐｒａｃｔｉｃａｌ ａｐｐｌｉｃａｔｉｏｎ.

Ｆｉｇ. １　 Ｃｏｎｆｉｇｕｒａｔｉｏｎ ｏｆ ａ ｂｅｖｅｌ ｔｉｐ ｎｅｅｄｌｅ ｄｕｒｉｎｇ ｓｔｅｅｒｉｎｇ ｓｈｏｗｉｎｇ ｔｈｅ ｆｒｏｎｔ ａｎｄ ｂａｃｋ ｗｈｅｅｌｓ
ａｔ ｆｒａｍｅｓ Ｂ ａｎｄ Ｃ ｏｆ ａ ｓｕｐｅｒｉｍｐｏｓｅｄ ｂｉｃｙｃｌｅ￣ｌｉｋｅ ｎｏｎ￣ｈｏｌｏｎｏｍｉｃ ｍｏｄｅｌ [９] .

　 　 Ｉｎ ａ ｓｉｍｉｌａｒ ｖｅｉｎꎬ Ｋｈａｄｅｍ ｅｔ ａｌ.[１１] ｓｔｕｄｉｅｄ ｔｈｅ
ｍｅｃｈａｎｉｃｓ ｏｆ ｉｎｈｏｍｏｇｅｎｅｏｕｓ ｓｏｆｔ ｔｉｓｓｕｅ ｃｕｔｔｉｎｇ ａｎｄ

ｂｒｏｋｅ ｄｏｗｎ ｔｈｅ ｗｈｏｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｐｒｏｃｅｓｓ ｉｎｔｏ ｔｈｒｅｅ
ｐｈａｓｅｓ ｓｉｍｉｌａｒ ｔｏ [８]ꎬ ｗｉｔｈ ｎｅｇｌｉｇｉｂｌｅ ｔｉｓｓｕｅ ｒｅｓｉｓｔ￣

３７



　 Ａｆｓｏｏｎ Ｎｅｊａｔｉ ＡＧＨＤＡＭ ｅｔ ａｌ: Ｉｍｐｏｒｔａｎｔ Ｉｓｓｕｅｓ ｏｆ Ｎｅｅｄｌｅ Ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｉｎｔｏ Ｓｏｆｔ Ｔｉｓｓｕｅ

ａｎｃｅ / ｒｅａｃｔｉｏｎ ｆｏｒｃｅｓ. Ｔｉｓｓｕｅ ｃｕｔｔｉｎｇ ｆｏｒｃｅｓꎬ ｗｈｉｃｈ
ａｒｅ ｃｏｎｓｉｄｅｒｅｄ ｃｏｎｓｔａｎｔ ｉｎ [８]ꎬ ｉｓ ｒｅｖｉｅｗｅｄ ａｎａｌｙｔｉ￣
ｃａｌｌｙ ａｓ ａ ｆｕｎｃｔｉｏｎ ｏｆ ｎｅｅｄｌｅ ｔｉｐ ｇｅｏｍｅｔｒｙꎬ ｔｉｓｓｕｅ
ｍｅｃｈａｎｉｃａｌ ｐｒｏｐｅｒｔｉｅｓꎬ ａｎｄ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｖｅｌｏｃｉｔｙ.
Ｋｈａｄｅｍ ｅｔ ａｌ. ｉｎ [１２] ｄｅｒｉｖｅｄ ｔｈｅ ｄｅｔａｉｌｅｄ ｄｙｎａｍｉｃ
ｅｑｕａｔｉｏｎｓ ｏｆ ｒｏｂｏｔｉｃａｌｌｙ ａｓｓｉｓｔｅｄ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｉｎｔｏ
ｓｏｆｔ ｔｉｓｓｕｅ ａｎｄ ｐｒｅｄｉｃｔｅｄ ｂｏｔｈ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｓｈａｐｅ ａｎｄ
ｔｈｅ ｔｉｐ ｐｏｓｉｔｉｏｎ ｗｈｉｌｅ ｃｏｎｓｉｄｅｒｉｎｇ ｔｉｓｓｕｅ ｒｅｓｉｓｔａｎｃｅ
ｆｏｒｃｅｓ. Ｔｈｅｙ ｐｒｏｐｏｓｅｄ ａ ｃｏｕｐｌｅｄ ｔｗｏ￣ｂｏｄｙ ｒｉｇｉｄ /
ｆｌｅｘｉｂｌｅ ｍｏｄｅｌ ｆｏｒ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｃａｒｒｉａｇｅ / ｓｈａｆｔ. Ｔｈｅ
ｆｌｅｘｉｂｌｅ ｐａｒｔ ｉｓ ｍｏｄｅｌｅｄ ｂｙ ａ ｃｏｍｐｌｉａｎｔ ｂｅａｍꎬ ｗｈｉｃｈ
ｕｎｄｅｒｇｏｅｓ ｔｉｓｓｕｅ ｒｅｓｉｓｔａｎｃｅ ｆｏｒｃｅｓ ａｓ ｔｈｅ ｅｘｔｅｒｎａｌ
ｆｏｒｃｅ. Ｔｈｅｉｒ ｓｔｕｄｙꎬ ｌｉｋｅ ｍａｎｙ ｏｔｈｅｒ ｍｅｃｈａｎｉｃｓ￣ｂａｓｅｄ
ｍｏｄｅｌｉｎｇ ｗｏｒｋｓꎬ ｉｓ ｃｏｎｓｔｒａｉｎｅｄ ｔｏ ｐｌａｎａｒ ａｎａｌｙｓｉｓ.

Ｆｒｏｍ ａｎ ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔａｌ ｐｏｉｎｔ ｏｆ ｖｉｅｗꎻ ｉｎ ｖｉｅｗ ｏｆ
ｃｕｒｒｅｎｔ ｍｅａｓｕｒｅｍｅｎｔ ｌｉｍｉｔａｔｉｏｎｓ ａｎｄ ｍｏｄｅｌ ｐａｒａｍｅｔｅｒ
ｉｄｅｎｔｉｆｉｃａｔｉｏｎ ｃｈａｌｌｅｎｇｅｓꎬ ｒｅｓｅａｒｃｈｅｒｓ ｐｒｅｆｅｒ ｕｓｉｎｇ
ｓｙｎｔｈｅｔｉｃ ｔｉｓｓｕｅ ｐｈａｎｔｏｍｓ ｔｏ ｕｓｉｎｇ ｌｉｖｉｎｇ ｔｉｓｓｕｅ. Ｔｈｉｓ
ｉｓ ｂｅｃａｕｓｅ ｐｈａｎｔｏｍ ｔｉｓｓｕｅｓ ｐｒｏｖｉｄｅ ａ ｔｒａｎｓｌｕｃｅｎｔꎬ
ｈｏｍｏｇｅｎｅｏｕｓꎬ ａｎｄ ｍｏｒｅ ｃｏｎｔｒｏｌｌｅｄ ｅｎｖｉｒｏｎｍｅｎｔ ｆｏｒ
ｒｅｐｅａｔｅｄ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎｓ. Ｕｌｔｉｍａｔｅｌｙꎬ ｆｏｒ ｂｅｔｔｅｒ ａｓ￣
ｓｅｓｓｉｎｇ ｔｈｅ ｆｅａｓｉｂｉｌｉｔｙ ａｎｄ ｐｅｒｆｏｒｍａｎｃｅ ｏｆ ａｎｙ ｐｒｏ￣
ｐｏｓｅｄ ａｐｐｒｏａｃｈ ｆｏｒ ｃｌｉｎｉｃａｌ ｉｍｐｌｅｍｅｎｔａｔｉｏｎꎬ ｉｎ￣ｖｉｖｏ
ｔｅｓｔｓ ｈａｖｅ ｔｏ ｂｅｃａｒｒｉｅｄ ｏｕｔ. Ｗｅｄｌｉｃｋ ｉｎ [１３] ｃａｒｒｉｅｄ
ｏｕｔ ａ ｃｏｍｐａｒａｔｉｖｅ ｓｔｕｄｙ ｏｆ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｉｎ ａｒｔｉｆｉ￣
ｃｉａｌ ｐｈａｎｔｏｍｓ ａｎｄ ｅｘ￣ｖｉｖｏ ｔｉｓｓｕｅｓ ｕｓｉｎｇ ａ ｒｏｂｏｔｉｃ
ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｓｙｓｔｅｍ. Ｈｅ ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔａｌｌｙ ｏｂｓｅｒｖｅｄ
ｔｈａｔ ｔｈｅ ｃｏｍｍｏｎ ａｒｔｉｆｉｃｉａｌ ｐｈａｎｔｏｍｓ ｄｏ ｎｏｔ ｃｌｏｓｅｌｙ
ｍｉｍｉｃ ｔｈｅ ｅｘ￣ｖｉｖｏ ｂｅｈａｖｉｏｒ ａｎｄ ｅｘｈｉｂｉｔ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ
ｓｔｉｆｆｎｅｓｓꎬ ｆｒｉｃｔｉｏｎꎬ ａｎｄ ｒｅｌａｘａｔｉｏｎ ｐｒｏｐｅｒｔｉｅｓ. Ｆｕｒｔｈｅｒ￣
ｍｏｒｅꎬ ｔｈｅｉｒ ｓｔｕｄｙ ｒｅｖｅａｌｅｄ ｔｈａｔ ｔｈｅ ｔｏｒｑｕｅ ｍｅａｓｕｒｅｄ
ｄｕｒｉｎｇ ｎｅｅｄｌｅ ｒｏｔａｔｉｏｎ ｉｓ ｒｅｌａｔｅｄ ｔｏ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｓｈａｆｔ
ｆｏｒｃｅ ｍｅａｓｕｒｅｄ ｄｕｒｉｎｇ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ. Ａ ｓｉｍｉｌａｒ ｔｒｅｎｄ ｉｓ
ｏｂｓｅｒｖｅｄ ｆｏｒ ｔｈｅ ｒｅｃｏｒｄｅｄ ｍｏｔｉｏｎｓ. Ｂａｓｅｄ ｏｎ ｔｈｅｉｒ
ｗｏｒｋꎬ ｉｔ ｉｓ ｐｏｓｓｉｂｌｅ ｔｏ ｏｂｔａｉｎ ａ ｎｅｅｄｌｅ￣ｔｉｓｓｕｅ ｉｎｔｅｒａｃ￣
ｔｉｏｎ ｍｏｄｅｌ ｗｉｔｈｏｕｔ ｈａｖｉｎｇ ｔｏ ａｄｖａｎｃｅ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ
ｔｈｒｏｕｇｈ ｔｈｅ ｓｋｉｎꎬ ｗｈｉｃｈ ｌｅａｄｓ ｔｏ ａ ｌｅｓｓ ｄｅｓｔｒｕｃｔｉｖｅ
ｍｏｄｅｌ ｉｄｅｎｔｉｆｉｃａｔｉｏｎ ｐｒｏｃｅｓｓ.

３　 Ｓｔｅｅｒｉｎｇꎬ Ｃｏｎｔｒｏｌ ａｎｄ Ｐｌａｎｎｉｎｇ

Ｉｎ ｍａｎｙ ｍｅｄｉｃａｌ ａｐｐｌｉｃａｔｉｏｎｓꎬ ｉｔ ｉｓ ｄｅｓｉｒａｂｌｅ ｔｏ
ｃｏｎｔｒｏｌ ｎｅｅｄｌｅ ｎａｖｉｇａｔｉｏｎ ｉｎｓｉｄｅ ｔｈｅ ｂｏｄｙ ｉｎ ｏｒｄｅｒ ｔｏ

ｒｅａｃｈ ａ ｔａｒｇｅｔ ｗｈｉｌｅ ａｖｏｉｄｉｎｇ ｃｏｌｌｉｓｉｏｎ ｗｉｔｈ ａｎ ｏｂｓｔａ￣
ｃｌｅ. Ｉｎ ｃｕｒｒｅｎｔ ｍａｎｕａｌ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎｓꎬ ｔｈｉｓ ｉｓ ｕｓｕａｌｌｙ ｄｏｎｅ
ｂｙ ｔｈｅ ｓｕｒｇｅｏｎ ｔｈｒｏｕｇｈ ｍａｎｉｐｕｌａｔｉｎｇ ｔｈｅ ｔｉｓｓｕｅ ｗｈｉｃｈ
ｒｅｑｕｉｒｅｓ ｃｏｎｓｉｄｅｒａｂｌｅ ｔｒａｉｎｉｎｇ ａｎｄ ｅｘｐｅｒｉｅｎｃｅ ｏｎ ｔｈｅ
ｐａｒｔ ｏｆ ｔｈｅ ｓｕｒｇｅｏｎ. Ｈｏｗｅｖｅｒꎬ ｆｏｒ ａｃｃｕｒａｔｅ ｎｅｅｄｌｅ
ｃｏｎｔｒｏｌ ａｎｄ ｐｌａｎｎｉｎｇ ｉｎｓｉｄｅ ｔｉｓｓｕｅꎬ ｍｏｒｅ ｅｘｐｌｉｃｉｔ
ｍｅｔｈｏｄｓ ａｒｅ ｎｅｅｄｅｄ. Ｂａｓｅｄ ｏｎ ｔｈｅ ｕｎｄｅｒ￣ａｃｔｕａｔｅｄ
ｃｈａｒａｃｔｅｒｉｓｔｉｃ ｏｆ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｍｏｔｉｏｎ ｉｎｓｉｄｅ ｓｏｆｔ ｔｉｓｓｕｅꎬ
ｉｔ ｉｓ ｎｏｔ ａｌｗａｙｓ ｆｅａｓｉｂｌｅ ｔｏ ｒｅａｃｈ ｔｈｉｓ ｇｏａｌ ｍａｎｕａｌｌｙ.
Ｉｎｃｏｒｐｏｒａｔｉｎｇ ｒｏｂｏｔｓ ｉｎｔｏ ｍａｎｕａｌ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎｓ ｃｏｕｌｄ
ｈｅｌｐ ｔｏ ｏｖｅｒｃｏｍｅ ｔｈｅ ｉｎｈｅｒｅｎｔ ｌｉｍｉｔａｔｉｏｎｓ ｏｆ ｍａｎｕａｌ
ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ. Ｓｏｍｅ ｒｅｓｅａｒｃｈｅｒｓ ｐｒｅｆｅｒ ｕｓｉｎｇ ｒｏ￣
ｂｏｔｓ ｉｎ ｐａｒａｌｌｅｌ ｗｉｔｈ ｔｈｅ ｓｕｒｇｅｏｎ ｉｎｓｔｅａｄ ｏｆ ｆｕｌｌｙ ａｕ￣
ｔｏｍａｔｉｎｇ ｔｈｅ ｐｒｏｃｅｄｕｒｅ. Ｈｏｗｅｖｅｒꎬ ｄｕｅ ｔｏ ｔｈｅ ｓｉｇｎｉｆｉ￣
ｃａｎｔ ｐｏｔｅｎｔｉａｌ ｏｆ ｒｏｂｏｔｉｃ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｓｙｓｔｅｍｓ ｉｎ
ｃｏｎｔｒｏｌ ａｎｄ ｐａｔｈ ｐｌａｎｎｉｎｇꎬ ｔｈｅｙ ａｒｅ ｆｒｅｑｕｅｎｔｌｙ ｕｓｅｄ
ｉｎ ｃｕｒｒｅｎｔ ｒｅｓｅａｒｃｈ ｐｒａｃｔｉｃｅｓ. Ｉｎ ｔｈｉｓ ｒｅｇａｒｄꎬ ａ ｒｏｂｏｔｉｃ
ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｓｙｓｔｅｍ ｗｉｔｈ ａｃｔｉｖｅ ｎｅｅｄｌｅ ｓｔｅｅｒｉｎｇ
ｗａｓ ｄｅｖｅｌｏｐｅｄ ｉｎ [１４] . Ｔｈｅｉｒ ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔａｌ ｓｅｔｕｐ
ｐｒｏｖｉｄｅｓ ｓｔｅｒｅｏ ｉｍａｇｉｎｇ ｆｅｅｄｂａｃｋ ａｓ ｗｅｌｌ ａｓ ｃｏｎ￣
ｔｒｏｌｌｅｄ ａｃｔｕａｔｉｏｎ ｆｏｒ ｎｅｅｄｌｅ ｌｉｎｅａｒ ａｎｄ ｒｏｔａｔｉｏｎ ｍｏ￣
ｔｉｏｎｓ. Ｆｕｒｔｈｅｒｍｏｒｅꎬ ｎｅｅｄｌｅ ｂｕｃｋｌｉｎｇ ｗａｓ ａｖｏｉｄｅｄ ｕ￣
ｓｉｎｇ ａ ｔｅｌｅｓｃｏｐｉｃ ｓｕｐｐｏｒｔ ｓｈｅａｔｈ. Ｔｈｅ ｇｏａｌ ｉｓ ｔｏ ｉｍ￣
ｐｒｏｖｅ ｔｈｅ ｐｅｒｆｏｒｍａｎｃｅ ｏｆ ａ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｓｙｓｔｅｍ
ｂｙ ｅｎｈａｎｃｉｎｇ ｎｅｅｄｌｅ ｓｔｅｅｒａｂｉｌｉｔｙ ｗｈｉｌｅ ｍｏｖｉｎｇ ａ￣
ｒｏｕｎｄ ｏｂｓｔａｃｌｅｓ.

Ｉｎ ｓｏｍｅ ｒｅｌａｔｉｖｅｌｙ ｓｉｍｐｌｅ ａｐｐｌｉｃａｔｉｏｎｓ ｏｆ ｎｅｅｄｌｅ
ｎａｖｉｇａｔｉｏｎꎬ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｓｔｅｅｒｅｄ ｔｏｗａｒｄ ｔｈｅ ｔａｒｇｅｔ ｓｏｌｅ￣
ｌｙ ｂａｓｅｄ ｏｎ ｔｈｅ ｃｕｒｒｅｎｔ ｎｅｅｄｌｅ ｔｉｐ ｄｅｆｌｅｃｔｉｏｎ. Ｎｅｇｌｅｃ￣
ｔｉｎｇ ｔｈｅ ｆｉｎａｌ ｎｅｅｄｌｅ ｔｉｐ ｄｅｆｌｅｃｔｉｏｎ ｃａｎ ｒｅｓｕｌｔ ｉｎ ｐｏｏｒ
ｔａｒｇｅｔｉｎｇ ａｃｃｕｒａｃｙ. Ｉｎ ｔｈｉｓ ｒｅｇａｒｄꎬ Ｎｉｋｉ ｉｎ [１５]
ｗｏｒｋｅｄ ｏｎ ａ ｎｅｅｄｌｅ ｂａｓｅ ｔｒａｊｅｃｔｏｒｙ ｇｅｎｅｒａｔｉｏｎ ｆｏｒ
ｐｌａｎａｒ ｍｏｔｉｏｎｓ ｉｎ ｔｈｅ ａｂｓｅｎｃｅ ｏｆ ｉｍａｇｉｎｇ ｆｅｅｄｂａｃｋ.
Ｔｉｓｓｕｅ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ ｗａｓ ｎｏｔ ｍｏｄｅｌｅｄ ｉｎ ｔｈｅｉｒ ｗｏｒｋ.
Ｔｈｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｐｒｏｃｅｓｓ ｄｅｃｏｍｐｏｓｅｄ ｉｎｔｏ ｔｗｏ ｃｏｎｓｅｃｕ￣
ｔｉｖｅ ｉｎｔｅｒｖａｌｓ. Ｄｕｒｉｎｇ ｔｈｅ ｆｉｒｓｔ ｐｅｒｉｏｄꎬ ｄｒａｗｉｎｇ Ｅｕｌｅｒ￣
Ｂｅｒｎｏｕｌｌｉ ｂｅａｍ ｔｈｅｏｒｙꎬ ｏｎｌｉｎｅ ｅｓｔｉｍａｔｉｏｎ ｏｆ ｔｈｅ ｎｅｅ￣
ｄｌｅ ｔｉｐ ｄｅｆｌｅｃｔｉｏｎ ｉｓ ａｃｈｉｅｖｅｄ. Ａｔ ｅａｃｈ ｔｉｍｅ ｓｔｅｐꎬ ｄｅ￣
ｆｌｅｃｔｉｏｎ ｅｓｔｉｍａｔｉｏｎ ｉｓ ｃｏｍｐａｒｅｄ ｗｉｔｈ ａ ｐｒｅｄｅｆｉｎｅｄ
ｔｈｒｅｓｈｏｌｄ. Ｒｉｇｈｔ ａｔ ｔｈｅ ｔｉｍｅ ｏｆ ｖｉｏｌａｔｉｎｇ ｔｈｅ ｔｈｒｅｓｈ￣
ｏｌｄꎬ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｉｓ ｐａｕｓｅｄ ａｎｄ ｔｈｅ ｂｅｖｅｌ ｄｉｒｅｃｔｉｏｎ ｉｓ
ｃｈａｎｇｅｄ ｖｉａ １８０°ａｘｉａｌ ｒｏｔａｔｉｏｎ ｏｆ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ. Ｔｈｕｓꎬ
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ｂｅｖｅｌ ｒｏｔａｔｉｏｎｓ ｈｅｌｐ ｔｏ ｃｏｎｓｔｒａｉｎ ｎｅｅｄｌｅ ｍｏｔｉｏｎ ｉｎｔｏ
ｔｈｅ ｐｌａｎｅ ｏｆ ｉｎｔｅｒｅｓｔ ａｎｄ ｔｏ ｍｉｎｉｍｉｚｅ ｔｈｅ ｔｉｐ ｄｅｆｌｅｃ￣
ｔｉｏｎ ａｔ ｔｈｅ ｓａｍｅ ｔｉｍｅ. Ｔｈｅ ｒｅｃｏｒｄｅｄ ｄａｔａ ｄｕｒｉｎｇ ｔｈｅ
ｆｉｒｓｔ ｐｈａｓｅ ｉｓ ｕｓｅｄ ｔｏ ｏｂｔａｉｎ ｔｈｅ ａｖｅｒａｇｅ ｅｓｔｉｍａｔｅｄ
ｃｕｒｖａｔｕｒｅ ｏｆ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｔｉｐ ｔｒａｊｅｃｔｏｒｙ κａｖｇ . Ｄｕｒｉｎｇ ｔｈｅ
ｓｅｃｏｎｄ ｐｈａｓｅꎬ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｍｏｔｉｏｎ ｉｓ ｅｓｔｉｍａｔｅｄ ａｓ ａ ｕ￣
ｎｉｆｏｒｍ ｍｏｔｉｏｎ ｏｎ ａ ｃｉｒｃｕｌａｒ ｔｒａｊｅｃｔｏｒｙ ｗｉｔｈ ａ ｃｏｎｓｔａｎｔ
ｒａｄｉｕｓ κａｖｇ￣１ ａｌｏｎｇ ｗｉｔｈ ｂｅｖｅｌ ｒｏｔａｔｉｏｎｓ ａｔ ｓｏｍｅ ｃｅｒ￣
ｔａｉｎ ｄｅｐｔｈｓ ｏｆ ｔｈｒｅｓｈｏｌｄ ｖｉｏｌａｔｉｏｎ.

Ｉｎ ｍｏｒｅ ｇｅｎｅｒａｌ ｃａｓｅｓ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｈａｓ ｔｏ ｆｏｌｌｏｗ ａ
ｃｏｍｐｌｅｘ ｔｒａｊｅｃｔｏｒｙ ｉｎ ｏｒｄｅｒ ｎｏｔ ｔｏ ｃｏｌｌｉｄｅ ｗｉｔｈ ｉｍ￣
ｐｅｎｅｔｒａｂｌｅ ｏｂｊｅｃｔｓ ａｎｄ ｎｏｔ ｔｏ ｄａｍａｇｅ ａｎｙ ｓｅｎｓｉｔｉｖｅ
ｔｉｓｓｕｅ ｓｔｒｕｃｔｕｒｅｓ. Ｔｈｅｒｅｆｏｒｅꎬ ａ ｍｏｒｅ ｅｆｆｉｃｉｅｎｔ ａｎｄ ｒｏ￣
ｂｕｓｔ ｐｌａｎｎｉｎｇ ａｐｐｒｏａｃｈ ｈａｓ ｔｏ ｉｎｃｏｒｐｏｒａｔｅ ｔｉｓｓｕｅ ｍｅ￣
ｃｈａｎｉｃａｌ ｐｒｏｐｅｒｔｉｅｓꎬ ｕｐｄａｔｅ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｐａｔｈ ｃｕｒｖａ￣
ｔｕｒｅꎬ ａｎｄ ｃａｒｒｙ ｏｕｔ ｏｎｌｉｎｅ ｐｒｅｄｉｃｔｉｏｎｓ ｏｆ ｔｈｅ ｒｏｔａｔｉｏｎ
ｄｅｐｔｈ ｗｉｔｈ ｒｅａｓｏｎａｂｌｅ ｔｉｍｉｎｇ.

Ｏｎｅ ｍａｊｏｒ ｃａｔｅｇｏｒｉｚａｔｉｏｎ ｏｆ ｐｌａｎｎｉｎｇ ａｐｐｒｏａ￣
ｃｈｅｓ ｉｓ ｂａｓｅｄ ｏｎ ｔｈｅ ｔｒａｄｅ￣ｏｆｆ ｂｅｔｗｅｅｎ ｏｐｔｉｍａｌｉｔｙ ａｎｄ
ｓｐｅｅｄ. Ｉｎ ｔｈｅ ｆｏｒｍｅｒ ｃａｓｅꎬ ａ ｃｏｓｔ ｆｕｎｃｔｉｏｎ ｉｓ ｕｓｕａｌｌｙ
ｄｅｆｉｎｅｄ ｔｏ ｎｕｍｅｒｉｃａｌｌｙ ｒｅｐｒｅｓｅｎｔ ｔｈｅ ｐａｔｈ ｐｌａｎｎｉｎｇ
ｐｒｏｂｌｅｍ. Ｉｔ ｃｏｕｌｄ ｂｅ ａｎｙ ｃｏｍｂｉｎａｔｉｏｎｓ ｏｆ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ
ｏｂｊｅｃｔｉｖｅｓ ｓｕｃｈ ａｓ ｍｉｎｉｍｕｍ ｃｏｎｔｒｏｌ ａｃｔｉｏｎꎬ ｍｉｎｉ￣
ｍｕｍ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｌｅｎｇｔｈꎬ ｍａｘｉｍｕｍ ｃｌｅａｒａｎｃｅ
ｗｉｔｈ ｏｂｓｔａｃｌｅｓꎬ ａｎｄ ｍｉｎｉｍｕｍ ｔａｒｇｅｔｉｎｇ ｏｆｆｓｅｔ. Ｉｎ ｔｈｉｓ
ｒｅｇａｒｄꎬ Ｒｏｎ ｅｔ ａｌ. ｉｎ [１６] ｓｏｌｖｅｄ ａ ｓｉｍｕｌａｔｉｏｎ￣ｂａｓｅｄ
ｐｌａｎｎｉｎｇ ｐｒｏｂｌｅｍ ｆｏｒ ａ ｈｉｇｈｌｙ ｆｌｅｘｉｂｌｅ ｂｅｖｅｌ ｔｉｐ ｎｅｅ￣
ｄｌｅ ｄｕｒｉｎｇ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｉｎｓｉｄｅ ２Ｄ ｓｏｆｔ ｔｉｓｓｕｅ ｗｉｔｈ ｏｂｓｔａ￣
ｃｌｅｓ. Ｒｏｎ ｓｏｌｖｅｄ ｔｈｅ ｐｌａｎｎｉｎｇ ｐｒｏｂｌｅｍ ｖｉａ ｉｎｔｅｇｒａｔｉｎｇ
ｓｉｍｕｌａｔｉｏｎ ａｎｄ ｎｕｍｅｒｉｃａｌ ｏｐｔｉｍｉｚａｔｉｏｎ. Ｒｅｇａｒｄｉｎｇ
ｓｉｍｕｌａｔｉｏｎꎬ ｔｈｅ ＦＥＭ ｆｏｒ ｔｉｓｓｕｅ ｍｅｓｈꎬ ｍａｔｅｒｉａｌ ｐｒｏｐ￣
ｅｒｔｉｅｓꎬ ｂｏｕｎｄａｒｙ ｃｏｎｄｉｔｉｏｎｓꎬ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｖｅｌｏｃｉｔｙꎬ ｎｅｅ￣
ｄｌｅ ｔｉｐ ｃｕｔ ｆｏｒｃｅꎬ ａｎｄ ｎｅｅｄｌｅ ｓｈａｆｔ ｔａｎｇｅｎｔｉａｌ ｆｒｉｃｔｉｏｎ
ｆｏｒｃｅｓ ｉｎｃｌｕｄｉｎｇ ｓｔａｔｉｃ ａｎｄ ｄｙｎａｍｉｃ ｃｏｍｐｏｎｅｎｔｓ ａｒｅ
ｄｅｆｉｎｅｄ. Ｆｕｒｔｈｅｒｍｏｒｅꎬ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｉｓ ｍｏｄｅｌｅｄ ｂｙ ｌｉｎｅ
ｓｅｇｍｅｎｔｓꎬ ｗｈｉｃｈ ａｒｅ ｌａｉｄ ｏｎ ｔｈｅ ｅｄｇｅｓ ｏｆ ｔｈｅ ｔｒｉａｎｇｕ￣
ｌａｒ ｔｉｓｓｕｅ ｍｅｓｈ ｅｌｅｍｅｎｔｓ. Ｔｈｉｓ ｉｓ ｄｏｎｅ ｔｈｒｏｕｇｈ ｒｅａｌ￣
ｔｉｍｅ ｍｅｓｈ ｍｏｄｉｆｉｃａｔｉｏｎｓ. Ｒｅｇａｒｄｉｎｇ ｔｈｅ ｐｌａｎｎｅｒꎬ ｔｈｅ
ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｐｌａｎ ｉｓ ｏｒｉｇｉｎａｌｌｙ ｄｅｆｉｎｅｄ ｂｙ ｆｏｕｒ ｖａｒｉａｂｌｅｓ:
ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｉｔｉａｌ ｌｏｃａｔｉｏｎꎬ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｉｔｉａｌ ｏｒｉｅｎｔａｔｉｏｎꎬ
ｂｅｖｅｌ ｆｌｉｐｓꎬ ａｎｄ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｌｅｎｇｔｈꎻ ｈｏｗｅｖｅｒꎬ ｆｏｒ ｓｉｍ￣
ｐｌｉｃｉｔｙꎬ ｉｔ ｉｓ ｒｕｎ ｗｉｔｈ ｔｈｅ ｆｉｒｓｔ ｔｗｏ ｖａｒｉａｂｌｅｓ. Ｇｅｎｅｒａｌ￣

ｌｙꎬ ａ ｆｅａｓｉｂｌｅ ｐｌａｎ ｉｓ ｄｅｆｉｎｅｄ ａｓ ａ ｓｅｔ ｏｆ ｖａｒｉａｂｌｅｓ
ｗｈｉｃｈ ｃａｎ ｄｉｒｅｃｔ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｔｉｐ ｓｕｆｆｃｉｅｎｔｌｙ ｃｌｏｓｅ ｔｏ
ｔｈｅ ｔａｒｇｅｔ ｗｉｔｈｏｕｔ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｓｈａｆｔ ｉｎｔｅｒｓｅｃｔｉｎｇ ａｎｙ
ｏｂｓｔａｃｌｅｓ. Ｕｓｉｎｇ ａｎ ｏｐｔｉｍｉｚａｔｉｏｎ ａｌｇｏｒｉｔｈｍꎬ ｔｈｅ ｐｌａｎ￣
ｎｅｒ ｉｓ ｔｏ ｐｉｃｋ ａ ｆｅａｓｉｂｌｅ ｐｌａｎ ｔｈａｔ ｍｉｎｉｍｉｚｅｓ ｎｅｅｄｌｅ
ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｌｅｎｇｔｈ. Ｈｏｗｅｖｅｒꎬ ｔｈｅｉｒ ｐｌａｎｎｅｒ ｕｓｅｓ ｅｘｔｅｎ￣
ｓｉｖｅ ｎｕｍｅｒｉｃａｌ ｏｐｔｉｍｉｚａｔｉｏｎ ｔｏ ｆｉｎｄ ｔｈｅ ｌｏｃａｌｌｙ ｏｐｔｉ￣
ｍｕｍ ｐａｔｈ ｆｏｒ ａ ｓｔｅｅｒａｂｌｅ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｉｄｅ ｄｅｆｏｒｍａｂｌｅ
ｓｏｆｔ ｔｉｓｓｕｅ ｗｉｔｈ ｔｈｅ ｐｒｅｓｅｎｃｅ ｏｆ ｏｂｓｔａｃｌｅｓ. Ｈｅｎｃｅꎬ ｉｎ
ｏｒｄｅｒ ｔｏ ｅｎｓｕｒｅ ｏｎｌｉｎｅ ｃｏｎｔｒｏｌ ａｎｄ ｐｌａｎｎｉｎｇ ｏｆ ｔｈｅ
ｎｅｅｄｌｅ ｔｉｐꎬ ｔｈｅ ｅｘｅｃｕｔｉｏｎ ｔｉｍｅ ｏｆ ｔｈｅ ｐｌａｎｎｅｒ ｈａｓ ｔｏ
ｂｅ ｒｅｄｕｃｅｄ ｓｉｇｎｉｆｉｃａｎｔｌｙ.

Ｉｎ ａ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ ｗｏｒｋꎬＤｉＭａｉｏ ｉｎ [１７]ꎬ ｄｅｖｅｌｏｐｅｄ
ａ ２Ｄ ｐｏｔｅｎｔｉａｌ￣ｆｉｅｌｄ￣ｂａｓｅｄ ｐａｔｈ ｐｌａｎｎｉｎｇ ａｐｐｒｏａｃｈ ｆｏｒ
ｆｌｅｘｉｂｌｅ ｓｙｍｍｅｔｒｉｃ￣ｔｉｐ ｎｅｅｄｌｅｓ ｄｕｒｉｎｇ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｉｎ ｄｅ￣
ｆｏｒｍａｂｌｅ ｓｏｆｔ ｔｉｓｓｕｅ ｉｎ ｔｈｅ ｐｒｅｓｅｎｃｅ ｏｆ ｏｂｓｔａｃｌｅｓ. Ｄｅ￣
ｓｐｉｔｅ ｔｈｅ ｗｏｒｋ ｉｎ [１６]ꎬ ｉｎ ｗｈｉｃｈ ｔｉｐ ｓｔｅｅｒｉｎｇ ｉｓ ａ￣
ｃｈｉｅｖｅｄ ｕｓｉｎｇ ａｓｙｍｍｅｔｒｉｃ ｂｅｖｅｌ￣ｔｉｐ ｎｅｅｄｌｅｓꎬ ｉｎ
[１７]ꎬ ｈｅ ｉｎｔｒｏｄｕｃｅｄ ａ ｍｏｔｉｏｎ ｐｌａｎｎｉｎｇ ａｐｐｒｏａｃｈ ｔｏ
ｓｙｍｍｅｔｒｉｃ ｔｉｐ ｎｅｅｄｌｅ ｖｉａ ｂａｓｅ ｓｔｅｅｒｉｎｇ. Ｉｎ ａｄｄｉｔｉｏｎꎬ
ｃｏｎｔｒａｒｙ ｔｏ [１６]ꎬ ｗｈｉｃｈ ｉｓ ｎｏｔ ｓｕｉｔａｂｌｅ ｆｏｒ ｏｎｌｉｎｅ
ａｐｐｌｉｃａｔｉｏｎｓ ｉｎ ｖｉｅｗ ｏｆ ｔｈｅ ｔｉｍｅ￣ｃｏｎｓｕｍｉｎｇ ｎａｔｕｒｅ ｏｆ
ｔｈｅｉｒ ｍｅｔｈｏｄꎬ ＤｉＭａｉｏ’ ｓ ｐｒｏｐｏｓｅｄ ａｐｐｒｏａｃｈ ｉｓ ｃｏｍ￣
ｐｕｔａｔｉｏｎａｌｌｙ ｅｆｆｉｃｉｅｎｔ ｆｏｒ ｏｎｌｉｎｅ ａｐｐｌｉｃａｔｉｏｎｓ ｗｈｅｒｅ
ｆａｓｔ ｒｅ￣ｐｌａｎｎｉｎｇ ｉｓ ｒｅｑｕｉｒｅｄ. Ｂｏｔｈ ｗｏｒｋｓ ｒｅｎｄｅｒｅｄ ａ
ｌｏｃａｌｌｙ ｏｐｔｉｍｕｍ ｓｏｌｕｔｉｏｎ ｗｉｔｈ ｎｏ ｇｕａｒａｎｔｅｅ ｔｏ ｍｅｅｔ
ｔｈｅ ｏｂｊｅｃｔｉｖｅｓ. Ｉｎ ｈｉｓ ｗｏｒｋ ＦＥＭꎬ ｗａｓ ｕｓｅｄ ｉｎ ｔｈｅ
ｓｉｍｕｌａｔｉｏｎ ｗｉｔｈ ａ ｌｉｎｅａｒ ｅｌａｓｔｏ￣ｓｔａｔｉｃ ｍｏｄｅｌ ａｎｄ ａ
ｎｏｎｌｉｎｅａｒ ｍｏｄｅｌ ｆｏｒ ｔｈｅ ｔｉｓｓｕｅ ａｎｄ ｎｅｅｄｌｅꎬ ｒｅｓｐｅｃ￣
ｔｉｖｅｌｙ. Ｆｏｒ ｔｈｅ ２Ｄ ｃａｓｅꎬ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｗａｓ ｍａｎｉｐｕｌａｔｅｄ
ｆｒｏｍ ｉｔｓ ｂａｓｅ ｂｙ ｔｈｒｅｅ ｄｅｇｒｅｅｓ ｏｆ ｆｒｅｅｄｏｍꎬ ｎａｍｅｌｙ
ｔｗｏ ｔｒａｎｓｌａｔｉｏｎａｌ ｖｅｌｏｃｉｔｙ ａｎｄ ｏｎｅ ｉｎ￣ｐｌａｎｅ ａｎｇｕｌａｒ
ｖｅｌｏｃｉｔｙ. Ｈｅ ｄｅｖｅｌｏｐｅｄ ｈｉｓ ｐｌａｎｎｉｎｇ ａｐｐｒｏａｃｈ ｂａｓｅｄ
ｏｎ ｔｈｅ ｐｏｔｅｎｔｉａｌ ｆｉｅｌｄ ｃｏｎｃｅｐｔ ａｎｄ ｖｉａ ｉｎｔｒｏｄｕｃｉｎｇ
ｎｅｅｄｌｅ ｍａｎｉｐｕｌａｔｉｏｎ Ｊａｃｏｂｉａｎ. Ｔｈｅ Ｊａｃｏｂｉａｎ ｒｅｌａｔｅｓ
ｂａｓｅ ｖｅｌｏｃｉｔｉｅｓ ｔｏ ｎｅｅｄｌｅ ｔｉｐ ｖｅｌｏｃｉｔｉｅｓ. Ｇｉｖｅｎ ｔｈｅ ｏｂ￣
ｓｔａｃｌｅｓ ａｎｄ ｔａｒｇｅｔ ｌｏｃａｔｉｏｎｓ ｉｎ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｃｏｎｆｉｇｕｒａ￣
ｔｉｏｎ ｓｐａｃｅꎬ ａ ｌｏｃａｌ ｈｅｍｉ￣ｅｌｌｉｐｔｉｃａｌ ｒｅｐｕｌｓｉｖｅ ｐｏｔｅｎｔｉａｌ
ｆｉｅｌｄ ｆｏｒ ｅａｃｈ ｏｂｓｔａｃｌｅ ａｎｄ ａ ｇｌｏｂａｌ ｕｎｉｆｏｒｍ ａｔｔｒａｃｔｉｖｅ
ｐｏｔｅｎｔｉａｌ ｆｉｅｌｄ ｆｏｒ ｔｈｅ ｔａｒｇｅｔ ａｒｅ ｄｅｆｉｎｅｄ. Ｉｔ ｉｓ ｋｎｏｗｎ
ｔｈａｔ ｔｈｅ ｄｅｅｐｅｒ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｉｓ ｉｎｓｅｒｔｅｄꎬ ｔｈｅ ｍｏｒｅ ｃｏｎ￣
ｓｔｒａｉｎｅｄ ｉｔｓ ｔｒａｊｅｃｔｏｒｙ ｉｓ ａｎｄ ｔｈｅ ｌａｒｇｅｒ ｔｈｅ Ｊａｃｏｂｉａｎ

５７



　 Ａｆｓｏｏｎ Ｎｅｊａｔｉ ＡＧＨＤＡＭ ｅｔ ａｌ: Ｉｍｐｏｒｔａｎｔ Ｉｓｓｕｅｓ ｏｆ Ｎｅｅｄｌｅ Ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｉｎｔｏ Ｓｏｆｔ Ｔｉｓｓｕｅ

ｃｏｎｄｉｔｉｏｎ ｎｕｍｂｅｒ ｂｅｃｏｍｅｓ. Ｔｈｅｒｅｆｏｒｅꎬ ｅａｒｌｙ ｃｏｒｒｅｃ￣
ｔｉｏｎｓ ａｒｅ ｐｒｅｆｅｒｒｅｄꎬ ｗｈｉｃｈ ｃｏｕｌｄ ｂｅ ａｃｈｉｅｖｅｄ ｂｙ ａ
ｈｅｍｉ￣ｅｌｌｉｐｔｉｃａｌ ｃｈｏｉｃｅ ｏｆ ｔｈｅ ｒｅｐｕｌｓｉｏｎ ｆｉｅｌｄ. Ｔｈｅ ｓｏ￣
ｌｕｔｉｏｎ ｔｏ ｔｈｅ ｐａｔｈ ｐｌａｎｎｉｎｇ ｐｒｏｂｌｅｍ ｉｓ ｇｉｖｅｎ ｂｙ ｃｈｏｏ￣
ｓｉｎｇ ｔｈｅ ｇｒａｄｉｅｎｔ ｏｆ ｔｈｅ ｒｅｓｕｌｔａｎｔ ｐｏｔｅｎｔｉａｌ ｆｉｅｌｄ ａｓ ｔｈｅ
ｄｅｓｉｒｅｄ ｄｉｒｅｃｔｉｏｎ ｆｏｒ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｔｉｐ. Ｈｅ ｔｅｓｔｅｄ ｈｉｓ ａｐ￣
ｐｒｏａｃｈ ｉｎ ｏｐｅｎ ｌｏｏｐ ａｎｄ ｂａｓｅｄ ｏｎ ｐｈｙｓｉｃａｌｌｙ ｏｂ￣
ｔａｉｎｅｄ ｐａｒａｍｅｔｅｒｓ ｆｏｒ ｔｉｓｓｕｅ ｐｒｏｐｅｒｔｉｅｓ ａｎｄ ｎｅｅｄｌｅ
ｓｈａｆｔ ｆｏｒｃｅｓ. Ａｌｔｈｏｕｇｈ ｉｔ ｉｓ ｋｎｏｗｎ ｔｈａｔ ｆｏｒ ｏｂｔａｉｎｉｎｇ
ｔｈｅ ｒｅａｌ ｖａｌｕｅ ｏｆ ｔｉｓｓｕｅ ｍｅｃｈａｎｉｃａｌ ｐｒｏｐｅｒｔｉｅｓꎬ ｏｎｌｉｎｅ
ｐａｒａｍｅｔｅｒ ｅｓｔｉｍａｔｉｏｎ ｉｓ ｒｅｑｕｉｒｅｄꎬ ｔｈｅｉｒ ｎｏｍｉｎａｌ ｍｏｄ￣
ｅｌ ｓｔｉｌｌ ｓｈｏｗｓ ｒｅｌａｔｉｖｅ ｒｏｂｕｓｔｎｅｓｓ ｔｏ ｍｏｄｅｌ ｐａｒａｍｅｔｅｒ
ｕｎｃｅｒｔａｉｎｔｉｅｓ.

Ｉｎ [１８]ꎬ Ｄｕｉｎｄａｍ ｅｔ ａｌ. ｉｎｔｒｏｄｕｃｅｄ ａ ｓｈｏｒｔ￣ｄｉｓ￣
ｔａｎｃｅ ３Ｄ ｐａｔｈ ｐｌａｎｎｉｎｇ ａｐｐｒｏａｃｈ ｆｏｒ ｓｔｅｅｒａｂｌｅ ｎｅｅｄｌｅ
ｕｓｉｎｇ ｉｎｖｅｒｓｅ ｋｉｎｅｍａｔｉｃｓ. Ｔｈｅ ｆａｓｔ ｇｅｏｍｅｔｒｉｃ￣ｂａｓｅｄ
ｐｌａｎｎｅｒ ｏｒｉｇｉｎａｌｌｙ ｃｏｍｐｕｔｅｓ ａ ｆｅａｓｉｂｌｅ ｐａｔｈ ｆｏｒ ｏｂｓｔａ￣
ｃｌｅ￣ｆｒｅｅ ｅｎｖｉｒｏｎｍｅｎｔｓ. Ｈｏｗｅｖｅｒꎬ ｔｈｅｒｅ ｉｓ ｓｏｍｅ ｐｏｓ￣
ｓｉｂｉｌｉｔｙ ｏｆ ｂｏｔｈ ａｖｏｉｄｉｎｇ ｏｂｓｔａｃｌｅｓ ａｎｄ ｏｂｔａｉｎｉｎｇ ａ
ｂｅｔｔｅｒ ｓｏｌｕｔｉｏｎ ａｍｏｎｇ ｃｅｒｔａｉｎ ｐｏｓｓｉｂｌｅ ｃａｎｄｉｄａｔｅｓ ｕ￣
ｓｉｎｇ ｔｈｅ ｃｏｎｃｅｐｔ ｏｆ ｎｕｌｌ ｍｏｔｉｏｎｓ. Ｔｈｅｙ ｕｓｅｄ ａ ｓｔｏｐ￣
ａｎｄ￣ｔｕｒｎ ｓｔｒａｔｅｇｙ ｗｉｔｈ ｔｈｅ ｌｉｍｉｔａｔｉｏｎ ｏｆ ｅｉｇｈｔ ｃｏｎｓｅｃ￣
ｕｔｉｖｅ ｔｕｒｎｉｎｇｓ ａｎｄ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎｓ. Ｈｏｗｅｖｅｒꎬ ｏｎｅ ｍａｊｏｒ
ｌｉｍｉｔｉｎｇ ｆａｃｔｏｒ ａｓｓｏｃｉａｔｅｄ ｗｉｔｈ ｏｐｔｉｍｉｚａｔｉｏｎ￣ｂａｓｅ
ｐｌａｎｎｉｎｇ ｐｒｏｂｌｅｍｓ ｉｓ ｔｈｅｉｒ ｔｉｍｅ￣ｃｏｎｓｕｍｉｎｇ ｆｅａｔｕｒｅ
ｗｈｉｃｈ ｉｎｃｒｅａｓｅｓ ｗｉｔｈ ａｎ ｉｎｃｒｅａｓｅ ｉｎ ｐｒｏｂｌｅｍ ｄｉｍｅｎ￣
ｓｉｏｎａｌｉｔｙ. Ｃｏｎｓｅｑｕｅｎｔｌｙꎬ ｔｈｉｓ ｒｅｓｔｒｉｃｔ ｔｈｅｉｒ ａｐｐｌｉｃａ￣
ｔｉｏｎｓ ｔｏ ｏｐｅｎ￣ｌｏｏｐ ｐｌａｎｎｉｎｇ. Ｔｈｅ ｓｃｏｐｅ ｏｆ ｈｉｓ ｗｏｒｋ
ａｎｄ ｏｔｈｅｒ ａｐｐｒｏａｃｈｅｓ ｗｉｔｈ ｅｘｐｅｎｓｉｖｅ ｃｏｍｐｕｔａｔｉｏｎｓ ｉｓ
ｌｉｍｉｔｅｄ ｔｏ ｏｐｅｎ￣ｌｏｏｐ ｐｌａｎｎｉｎｇ.

Ｏｎ ｔｈｅ ｏｔｈｅｒ ｈａｎｄꎬ ｐａｒｔｉｃｕｌａｒｌｙ ｉｎ ｒｅｃｅｎｔ ｙｅａｒｓꎬ
ｓａｍｐｌｉｎｇ￣ｂａｓｅｄ ａｐｐｒｏａｃｈｅｓ ｈａｖｅ ｂｅｃｏｍｅ ｆａｒ ｍｏｒｅ
ｐｏｐｕｌａｒ ｉｎ ｐａｔｈ ｐｌａｎｎｉｎｇ ｐｒｏｂｌｅｍｓ. Ｗｉｔｈｏｕｔ ｈａｖｉｎｇ
ｔｏ ｅｘｐｌｉｃｉｔｌｙ ｃｈａｒａｃｔｅｒｉｚｅ ｔｈｅ ｃｏｎｆｉｇｕｒａｔｉｏｎ ｓｐａｃｅꎬ ｔｈｅ
ｔｉｍｅ ｃｏｍｐｌｅｘｉｔｙ ｏｆ ｔｈｅｓｅ ｒａｎｄｏｍｉｚｅｄ ａｌｇｏｒｉｔｈｍｓ ｄｅ￣
ｃｒｅａｓｅｓ ｓｉｇｎｉｆｉｃａｎｔｌｙ. Ｔｗｏ ｆａｍｏｕｓ ａｐｐｒｏａｃｈｅｓ ａｒｅ
Ｐｒｏｂａｂｉｌｉｓｔｉｃ￣ＲｏａｄＭａｐｓ (ＰＲＭ) [１９] ｆｏｒ ｍｕｌｔｉ￣ｑｕｅｒｙ
ｐｒｏｂｌｅｍｓ ａｎｄ Ｒａｐｉｄｌｙ￣Ｅｘｐｌｏｒｉｎｇ￣Ｒａｎｄｏｍ￣Ｔｒｅｅｓ
(ＲＲＴ) [２０] ｆｏｒ ｓｉｎｇｌｅ￣ｑｕｅｒｙ ｐａｔｈ ｐｌａｎｎｉｎｇ ｐｒｏｂｌｅｍｓ.
Ｂｏｔｈ ＲＲＴ ａｎｄ ＰＲＭ ａｒｅ ｂａｓｅｄ ｏｎ ａ ｒａｎｄｏｍ ｓａｍｐｌｉｎｇ
ｏｆ ｔｈｅ ｆｒｅｅ ｃｏｎｆｉｇｕｒａｔｉｏｎ ｓｐａｃｅ ｂｕｔ ｗｉｔｈ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ
ｓｐｅｃｉｆｉｃａｔｉｏｎｓ.

ＰＲＭ ｍａｉｎｌｙ ｆｏｃｕｓｅｓ ｏｎ ｏｐｔｉｍａｌｉｔｙ ｂｙ ｒａｎｄｏｍｌｙ
ｓａｍｐｌｉｎｇ ｔｈｅ ｆｒｅｅ ｃｏｎｆｉｇｕｒａｔｉｏｎ ｓｐａｃｅ. Ｔｈｅｎ ｕｓｉｎｇ ａ
ｌｏｃａｌ ｐｌａｎｎｅｒꎬ ｉｔ ｃｈｅｃｋｓ ｆｏｒ ｃｏｌｌｉｓｉｏｎ￣ｆｒｅｅ ｃｏｎｎｅｃｔｉｏｎｓ
ｏｆ ｔｈｅ ａｌｒｅａｄｙ ｓａｍｐｌｅｄ ｓｔａｔｅｓ. Ｏｎｃｅ ｔｈｅ ｒｏａｄｍａｐ ｈａｓ
ｂｅｅｎ ｃｏｎｓｔｒｕｃｔｅｄ ｉｎ ａｎ ｏｆｆ￣ｌｉｎｅ ｆａｓｈｉｏｎꎬ ｔｈｅ ｇｌｏｂａｌｌｙ
ｏｐｔｉｍａｌ ｐａｔｈ ｃａｎ ｂｅ ｃｏｍｐｕｔｅｄ ｆｏｒ ｔｈｅ ｇｉｖｅｎ ｇｒｉｄꎬ ｕ￣
ｓｉｎｇ ａ ｆａｓｔ ｇｒａｐｈ￣ｂａｓｅｄ ｓｅａｒｃｈ ａｌｇｏｒｉｔｈｍ. Ｍｏｒｅｏｖｅｒꎬ
ＰＲＭ ａｌｇｏｒｉｔｈｍｓ ａｒｅ ｃｏｍｐｌｅｔｅ. Ｈｏｗｅｖｅｒꎬ ｂｏｔｈ ｏｐｔｉ￣
ｍａｌｉｔｙ ａｎｄ ｃｏｍｐｌｅｔｅｎｅｓｓ ａｒｅ ｇｕａｒａｎｔｅｅｄ ｕｐ ｔｏ ｔｈｅ
ｇｉｖｅｎ ｇｒｉｄ ｒｅｓｏｌｕｔｉｏｎ. Ｉｔ ｉｓ ｋｎｏｗｎ ｔｈａｔ ｔｈｅｒｅ ｉｓ ａ
ｔｒａｄｅ￣ｏｆｆ ｂｅｔｗｅｅｎ ｔｈｅ ｓｉｚｅ ｏｆ ｔｈｅ ｇｒｉｄ ａｎｄ ｃｏｍｐｕｔａ￣
ｔｉｏｎ ｔｉｍｅ. Ｉｎ ｏｔｈｅｒ ｗｏｒｄｓꎬ ａ ｈｉｇｈ￣ｒｅｓｏｌｕｔｉｏｎ ｇｒｉｄꎬ
ｗｈｅｒｅ ｔｈｅ ｓｏｌｕｔｉｏｎ ｉｓ ｍｏｒｅ ｃｏｎｖｅｒｇｅｎｔ ｔｏ ｔｈｅ ｔｒｕｅ ｏｐ￣
ｔｉｍａｌ ｓｏｌｕｔｉｏｎꎬ ｈａｓ ｈｉｇｈｅｒ ｔｉｍｅ ｃｏｍｐｌｅｘｉｔｙ.

Ｃｏｎｖｅｒｓｅｌｙꎬ ｔｈｅ ＲＲＴ ｍｅｔｈｏｄ ｃｏｎｃｅｎｔｒａｔｅｓ ｏｎａ
ｆａｓｔ ｅｘｐｌｏｒａｔｉｏｎ ｏｆ ｔｈｅ ｃｏｎｆｉｇｕｒａｔｉｏｎ ｓｐａｃｅ ｗｉｔｈｏｕｔ
ｐｒｏｖｉｄｉｎｇ ａｎｙ ｇｕａｒａｎｔｅｅ ｏｆ ｏｐｔｉｍａｌｉｔｙ. Ｉｔ ｉｓ ｂｉａｓｅｄ ｔｏ￣
ｗａｒｄ ｅｘｐｌｏｒｉｎｇ ｔｈｅ ｕｎｅｘｐｌｏｒｅｄ ｃｏｎｆｉｇｕｒａｔｉｏｎ ｓｐａｃｅ
ｂｙ ｉｎｃｒｅｍｅｎｔａｌｌｙ ｇｒｏｗｉｎｇ ａ ｔｒｅｅ ｆｏｒｍ ｔｈｅ ｒｏｏｔ ｎｏｄｅ
ｔｏｗａｒｄ ａ ｔａｒｇｅｔ. Ｔｈｅ ｓｏｌｕｔｉｏｎ ｏｆ ａｎ ＲＲＴ ｐａｔｈ ｐｌａｎ￣
ｎｉｎｇ ａｌｇｏｒｉｔｈｍ ｉｓ ｅｉｔｈｅｒ ａ ｆａｉｌｕｒｅ ｏｒ ａ ｆｅａｓｉｂｌｅ ｐａｔｈ.
Ｉｎ ｏｔｈｅｒ ｗｏｒｄｓꎬ ｉｎ ｌｉｍｉｔｅｄ ｔｉｍｅꎬ ｉｔ ｄｏｅｓ ｎｏｔ ｐｒｏｖｉｄｅ
ａ ｇｕａｒａｎｔｅｅ ｏｆ ｃｏｍｐｌｅｔｅｎｅｓｓ. Ｈｏｗｅｖｅｒꎬ ｔｈｅ ａｌｇｏ￣
ｒｉｔｈｍ ｉｓ ｐｒｏｂａｂｉｌｉｓｔｉｃａｌｌｙ ｃｏｍｐｌｅｔｅ. Ｔｈｉｓ ｍｅａｎｓ ｔｈａｔ
ｂｙ ｒｅｍｏｖｉｎｇ ｔｈｅ ｔｉｍｅ ｃｏｎｓｔｒａｉｎｔꎬ ｔｈｅ ＲＲＴ ａｌｇｏｒｉｔｈｍ
ｉｓ ａｂｌｅ ｔｏ ｆｉｎｄ ａ ｓｏｌｕｔｉｏｎ ｉｆ ａｎｙ.

Ｓａｃｈｉｎ ｉｎ [２１] ｄｅｖｅｌｏｐｅｄ ａｎ ＲＲＴ ｐｌａｎｎｉｎｇ ａｌ￣
ｇｏｒｉｔｈｍ ｆｏｒ ｓｔｅｅｒａｂｌｅ ｎｅｅｄｌｅｓ ｉｎ ｃｏｍｐｌｅｘ ３Ｄ ｅｎｖｉｒｏｎ￣
ｍｅｎｔｓ ｉｎｃｌｕｄｉｎｇ ｏｂｓｔａｃｌｅｓ ａｎｄ ｎａｒｒｏｗ ｐａｓｓａｇｅｓ ａｔ ａｎ
ｉｎｔｅｒａｃｔｉｖｅ ｒａｔｅ. Ｕｓｉｎｇ ３Ｄ ｒｅａｌ￣ｔｉｍｅ ｉｍａｇｉｎｇ ｆｅｅｄ￣
ｂａｃｋꎬ ｉｔ ｉｓ ｐｏｓｓｉｂｌｅ ｔｏ ｅｄｉｔ ｔｈｅ ｅｎｖｉｒｏｎｍｅｎｔ ｉｎ ｒｅａｌ
ｔｉｍｅ ｂｙ ａｄｄｉｎｇ ｏｒ ｃｈａｎｇｉｎｇ ｏｂｓｔａｃｌｅｓ. Ｉｎｓｔｅａｄ ｏｆ ｕ￣
ｓｉｎｇ ａ ｃｌａｓｓｉｃ ＲＲＴ ａｌｇｏｒｉｔｈｍꎬ ｗｈｉｃｈ ｔｒｉｅｓ ｔｏ ｆｉｎｄ ｔｈｅ
ｂｅｓｔ ｃｏｎｔｒｏｌ ｉｎｐｕｔ ｔｏ ｅｘｐａｎｄ ｔｈｅ ｔｒｅｅ ａｎｄ ｗｈｉｃｈ ｉｓ
ｑｕｉｔｅ ｃｏｍｐｕｔａｔｉｏｎａｌｌｙ ｅｘｐｅｎｓｉｖｅꎬ ｔｈｅｙ ｅｎｃｏｄｅｄ ｔｈｅ
ｓｅｇｍｅｎｔｓ ｏｆ ｎｅｅｄｌｅ ｔｒａｊｅｃｔｏｒｙ ｂａｓｅｄ ｏｎ ｇｅｏｍｅｔｒｉｃ
ｑｕａｎｔｉｔｉｅｓ ｉｎｓｔｅａｄ ｏｆ ｃｏｎｔｒｏｌ ｉｎｐｕｔｓ ａｎｄ ｃａｌｃｕｌａｔｅｄ ｔｈｅ
ｆｅａｓｉｂｌｅ ｇｅｏｍｅｔｒｉｃ ｔｒａｊｅｃｔｏｒｙ ｃｏｍｐｏｓｅｄ ｏｆ ｐｉｅｃｅ￣ｗｉｓｅ
ｃｉｒｃｕｌａｒ ａｒｃｓ ｗｉｔｈ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ ｃｕｒｖａｔｕｒｅｓ. Ａｆｔｅｒｗａｒｄｓꎬ
ｔｈｉｓ ｇｅｏｍｅｔｒｉｃ ｔｒａｊｅｃｔｏｒｙ ｉｓ ｍａｐｐｅｄ ｏｎｔｏ ｉｔｓ ｅｑｕｉｖａ￣
ｌｅｎｔ ｍｏｔｉｏｎ ｐｌａｎ ｂａｓｅｄ ｏｎ ａ ｄｕｔｙ￣ｃｙｃｌｉｎｇ (ＤＣ) ａｐ￣
ｐｒｏａｃｈ ａｓ ｉｎ [２２] . Ｕｓｉｎｇ ｒｅａｃｈａｂｉｌｉｔｙ￣ｇｕｉｄｅｄ ｓａｍ￣
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ｐｌｉｎｇ ｈｅｕｒｉｓｔｉｃꎬ ｔｈｅ ｐｌａｎｎｅｒ ｅｆｆｉｃｉｅｎｔｌｙ ａｐｐｌｉｅｓ ｔｈｅ
ｎｏｎｈｏｌｏｎｏｍｉｃ ｋｉｎｅｍａｔｉｃ ｃｏｎｓｔｒａｉｎｔｓ ｏｆ ｎｅｅｄｌｅ ｍｏ￣
ｔｉｏｎ. Ｔｈｅｉｒ ｗｏｒｋ ｉｓ ｂａｓｅｄ ｏｎ ａ ｄｅｔｅｒｍｉｎｉｓｔｉｃ ｍｏｄｅｌ ｏｆ
ｎｅｅｄｌｅ ｍｏｔｉｏｎ ａｎｄ ｄｏｅｓ ｎｏｔ ｅｘｐｌｉｃｉｔｌｙ ｃｏｎｓｉｄｅｒ ｕｎｃｅｒ￣
ｔａｉｎｔｙ ｄｕｅ ｔｏ ｔｉｓｓｕｅ ｉｎｈｏｍｏｇｅｎｅｉｔｙꎬ ｔｉｓｓｕｅ ｄｅｆｏｒｍａ￣
ｔｉｏｎꎬ ａｎｄ ｍｏｄｅｌ ｐａｒａｍｅｔｅｒ ｕｎｃｅｒｔａｉｎｔｙ. Ｈｏｗｅｖｅｒꎬ
ｔｈｅ ｐｌａｎｎｅｒ ｃａｎ ｂｅ ｉｎｔｅｇｒａｔｅｄ ｉｎｔｏ ａ ｒｅａｌ￣ｔｉｍｅ ｆｅｅｄ￣
ｂａｃｋ ｃｏｎｔｒｏｌｌｅｒ ｉｎ ｏｒｄｅｒ ｔｏ ｃｏｍｐｅｎｓａｔｅ ｆｏｒ ａｎｙ ｄｉｓ￣
ｔｕｒｂａｎｃｅｓ ｔｈａｔ ｃｏｕｌｄ ｏｃｃｕｒ ｄｕｒｉｎｇ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｂｙ
ｆａｓｔ ｒｅ￣ｐｌａｎｎｉｎｇ.

Ｉｎ ａ ｓｉｍｉｌａｒ ｖｅｉｎꎬ Ｂｅｒｎａｒｄｅｓ ｅｔ ａｌ. ｉｎ [２３] ａｎｄ
[２４] ｉｎｔｒｏｄｕｃｅｄ ａｎ ａｄａｐｔｉｖｅ ２Ｄ ｐａｔｈ ｐｌａｎｎｉｎｇ ａｌｇｏ￣
ｒｉｔｈｍ ｕｓｉｎｇ ｄｕｔｙ ｃｙｃｌｉｎｇ. Ｉｎ [２３]ꎬ ｔｈｅｙ ｐｒｅｓｅｎｔｅｄ ａｎ
ａｒｃ￣ｂａｓｅｄ ＲＲＴ ｐｌａｎｎｅｒ ｔｏ ｉｎｔｒａｏｐｅｒａｔｉｖｅｌｙ ｃｏｍｐｅｎ￣
ｓａｔｅ ｆｏｒ ｍｏｔｉｏｎ ｕｎｃｅｒｔａｉｎｔｉｅｓ ａｎｄ ｄｉｓｔｕｒｂａｎｃｅｓ. Ａｌｓｏ
ｉｎ [２４]ꎬ ｔｈｅｙ ｕｓｅｄ ａｎ ｉｎｐｕｔ￣ｓａｍｐｌｉｎｇ ｖｅｒｓｉｏｎ ｏｆ ａ
２Ｄ ＲＲＴ ｐｌａｎｎｅｒꎬ ｒａｔｈｅｒ ｔｈａｎ ｐｏｉｎｔ￣ｓａｍｐｌｉｎｇ ｔｏ ａ￣
ｃｈｉｅｖｅ ｅｖｅｎ ｆａｓｔｅｒ ｃｏｍｐｕｔａｔｉｏｎ ｏｆ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｔｒａｊｅｃｔｏ￣
ｒｙ ｆｏｒ ｉｎｔｒａｏｐｅｒａｔｉｖｅ ｕｓｅ. Ｔｈｅｙ ｕｓｅｄ ａｎ ａｄａｐｔｉｖｅ ｍｏ￣
ｔｉｏｎ ｐｌａｎｎｅｒ ｔｏ ｃｏｎｔｉｎｕｏｕｓｌｙ ｕｐｄａｔｅ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｐａｔｈ.
Ｈｏｗｅｖｅｒꎬ ｔｈｅ ２Ｄ ｓｃｅｎａｒｉｏ ｕｓｅｄ ｉｎ ｔｈｅ ｓｉｍｕｌａｔｉｏｎｓ
ｃｏｎｓｉｄｅｒｓ ｔｈｅ ｔａｒｇｅｔ ｒｅｇｉｏｎ ｅｘｃｅｓｓｉｖｅｌｙ ｌａｒｇｅ. Ｉｎ
[２５]ꎬ Ｓａｃｈｉｎ ｅｔ ａｌ. ｉｎｔｒｏｄｕｃｅｄ ａ ｎｅｅｄｌｅ ｓｔｅｅｒｉｎｇ ａｌ￣
ｇｏｒｉｔｈｍ ｉｎ ３Ｄ ｖｉａ ｒａｐｉｄ ＲＲＴ ｒｅｐｌａｎｎｉｎｇ. Ｔｈｅｉｒ ｐｌａｎ￣
ｎｅｒ ａｎｄ ｃｏｎｔｒｏｌｌｅｒ ａｒｅ ｉｍｐｌｅｍｅｎｔｅｄ ｉｎ ａ ｃｌｏｓｅｄ￣ｌｏｏｐ
ｃｏｎｆｉｇｕｒａｔｉｏｎ ａｎｄ ａｒｅ ｃａｐａｂｌｅ ｏｆ ｄｅａｌｉｎｇ ｗｉｔｈ ｒｅａｌ￣
ｗｏｒｌｄ ｕｎｃｅｒｔａｉｎｔｉｅｓ. Ｔｈｅｉｒ ｍｅｔｈｏｄ ｉｓ ｓｉｍｉｌａｒ ｔｏ
[２１]ꎬ ｂｕｔ ｗｉｔｈ ａ ｍｏｄｉｆｉｅｄ ｄｉｓｔａｎｃｅ ｍｅｔｒｉｃ. Ｉｎｓｔｅａｄ
ｏｆ ｃｈｏｏｓｉｎｇ Ｅｕｃｌｉｄｅａｎ ｄｉｓｔａｎｃｅ ｔｏ ｆｉｎｄ ｔｈｅ ｃｌｏｓｅｓｔ
ｎｏｄｅ ｉｎ ｔｈｅ ｔｒｅｅꎬ ｔｈｅ ａｒｃ ｌｅｎｇｔｈ ｏｆ ｅａｃｈ ｓｕｂｔｒａｊｅｃｔｏｒｙ
ｉｓ ｃｈｏｓｅｎ ａｓ ａ ｂｅｔｔｅｒ ｃａｎｄｉｄａｔｅ. Ｔｈｅｙ ａｌｓｏ ｒｅｌａｘｅｄ ｔｈｅ
ｃｏｎｓｔａｎｔ￣ｃｕｒｖａｔｕｒｅ ｃｏｎｓｔｒａｉｎｔ ｕｓｉｎｇ ＤＣ ｔｏ ｐｅｒｆｏｒｍ
ｖａｒｉａｂｌｅ￣ｃｕｒｖａｔｕｒｅ ｔｒａｊｅｃｔｏｒｙ ｐｌａｎｎｉｎｇ. Ｆｕｒｔｈｅｒｍｏｒｅꎬ
ｔｈｅｙ ａｃｃｏｕｎｔｅｄ ｆｏｒ ｎｅｅｄｌｅ ｂｕｃｋｌｉｎｇ ｉｎ ｔｈｅｉｒ ｐｌａｎｎｅｒ
ａｓ ｗｅｌｌ. Ｔｈｅｙ ｏｂｔａｉｎｅｄ ｔｈｅ ｒｅｌａｔｉｏｎｓｈｉｐ ｂｅｔｗｅｅｎ ｄｕｔｙ￣
ｃｙｃｌｅ ａｎｄ ｎｅｅｄｌｅ ｃｕｒｖａｔｕｒｅ ｂｙ ｆｉｔｔｉｎｇ ａ ｐｏｌｙｎｏｍｉａｌ
ｆｕｎｃｔｉｏｎ ｔｏ ｔｈｅ ｅｍｐｉｒｉｃａｌ ｄａｔａ ｏｂｔａｉｎｅｄ ｔｈｒｏｕｇｈ ｐｒｅ￣
ｏｐｅｒａｔｉｖｅ ｉｍａｇｅｓ. Ｉｔ ｉｓ ｋｎｏｗｎ ｔｈａｔ ｔｈｅ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎ ｏｆ
ｔｈｅ ｖｅｒｔｉｃｅｓ ｉｎ ｔｈｅ ｔｒｅｅ ｄｅｐｅｎｄｓ ｏｎ ｔｈｅ ｓａｍｐｌｉｎｇ ｄｉｓ￣
ｔｒｉｂｕｔｉｏｎ. Ａｓ ａ ｒｅｓｕｌｔꎬ ｉｎｓｔｅａｄ ｏｆ ｓａｍｐｌｉｎｇ ｔｈｅ ｔｒｅｅ ｕ￣
ｎｉｆｏｒｍｌｙꎬ ｂｉａｓｉｎｇ ｔｈｅ ｓａｍｐｌｉｎｇ ｔｏｗａｒｄ ｔｈｅ ｇｏａｌ ｉｓ
ｐｒｅｆｅｒｒｅｄ ｔｏ ｉｍｐｒｏｖｅ ｔｈｅ ｐｌａｎｎｅｒ’ｓ ｅｆｆｉｃｉｅｎｃｙ. Ｉｎ ｔｈｉｓ

ｒｅｇａｒｄꎬ ｔｈｅｙ ｕｓｅｄ ｔｗｏ ｔｙｐｅｓ ｏｆ ｂｉａｓｉｎｇ. Ｆｉｒｓｔꎬ ｔｈｅｙ
ｂｉａｓｅｄ ｔｈｅ ｇｒｏｗｔｈ ｏｆ ｔｈｅ ｔｒｅｅ ｔｏｗａｒｄ ｔｈｅ ｇｏａｌ ｂｙ ｓａｍ￣
ｐｌｉｎｇ ｆｒｏｍ ｔｈｅ ｇｏａｌ ｒｅｇｉｏｎ ｗｉｔｈ ａ ｈｉｇｈｅｒ ｐｒｏｂａｂｉｌｉｔｙ
ｔｈａｎ ｔｈｅ ｒｅｓｔ ｏｆ ｔｈｅ ｆｒｅｅ ｃｏｎｆｉｇｕｒａｔｉｏｎ ｓｐａｃｅ. Ｓｅｃｏｎｄꎬ
ｏｎｃｅ ｅａｃｈ ｎｏｄｅ ｈａｓ ｂｅｅｎ ａｄｄｅｄ ｔｏ ｔｈｅ ｔｒｅｅꎬ ｔｈｅ ａｌｇｏ￣
ｒｉｔｈｍ ｔｒｉｅｓ ｔｏ ｃｏｎｎｅｃｔ ｔｈｅ ｒｅｃｅｎｔｌｙ ａｄｄｅｄ ｎｏｄｅ ｔｏ ａ
ｒａｎｄｏｍｌｙ ｓａｍｐｌｅｄ ｐｏｉｎｔ ｉｎ ｔｈｅ ｔａｒｇｅｔ ｒｅｇｉｏｎ. Ｓｉｎｃｅ
ｔｈｅ ｐｌａｎｎｉｎｇ ｉｓ ｖｅｒｙ ｆａｓｔꎬ ｔｈｅ ｐｌａｎｎｅｒ ｃａｎ ｂｅ ｒｕｎ
ｍａｎｙ ｔｉｍｅｓ ａｎｄ ｆｉｎａｌｌｙꎬ ｂａｓｅｄ ｏｎ ｃｌｉｎｉｃｉａｎ￣ｓｐｅｃｉｆｉｃ
ｃｒｉｔｅｒｉａꎬ ｉｔ ｓｅｌｅｃｔｓ ｔｈｅ ｂｅｓｔ ｃａｎｄｉｄａｔｅ ａｍｏｎｇ ｔｈｅ ｍａｎｙ
ｏｂｔａｉｎｅｄ ｐｌａｎｓ. Ｓｉｍｉｌａｒ ｗｏｒｋ ｈａｓ ｂｅｅｎ ｄｏｎｅ ｂｙ Ｖｒｏｏ￣
ｉｊｉｎｋ ｅｔ ａｌ. ｉｎ [２６] . Ｔｈｅｙ ｐｅｒｆｏｒｍｅｄ ３Ｄ ＲＲＴ ｒｅ￣
ｐｌａｎｎｉｎｇ ａｎｄ ｓｔｅｅｒｅｄ ｔｈｅ ｓｔｅｅｒａｂｌｅ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎ ａ ｎｏｎ￣
ｓｔａｔｉｃ ｅｎｖｉｒｏｎｍｅｎｔ ｕｓｉｎｇ ｔｈｅ ２Ｄ ｕｌｔｒａｓｏｕｎｄ ｉｍａｇｅｓ.
Ｔｈｅ ｃｏｎｆｉｇｕｒａｔｉｏｎ ｏｆ ｔｈｅ ｓｙｓｔｅｍ ｉｓ ｓｈｏｗｎ ｉｎ Ｆｉｇ. ２.
Ｓｔｅｅｒｉｎｇ ｉｓ ｄｏｎｅ ｒｏｂｏｔｉｃａｌｌｙ ｂｙ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ａｎｄ ｒｏｔａｔｉｏｎ
ｏｆ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ａｔ ｉｔｓ ｂａｓｅ. Ａ ２Ｄ ＵＳ ｔｒａｎｓｄｕｃｅｒ ｉｓ ｕｓｅｄ
ｔｏ ｔｒａｃｋ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｔｉｐ. Ｔｈｅ ｔｒａｃｋｉｎｇ ｉｎｆｏｒｍａｔｉｏｎ ｉｓ
ｕｓｅｄ ｔｏ ｅｓｔｉｍａｔｅ ｔｈｅ ３Ｄ ｎｅｅｄｌｅ ｔｉｐ ｐｏｓｅ ｒｅｑｕｉｒｅｄ ｆｏｒ
ｃｏｎｒｏｌｌｉｎｇ ａｎｄ ｐｌａｎｎｉｎｇ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｍｏｔｉｏｎ ｔｏ ｒｅａｃｈ ａ
ｍｏｖｉｎｇ ｔｒａｇｅｔ ｗｈｉｌｅ ａｖｏｉｄｉｎｇ ｍｏｖｉｎｇ ｏｂｓｔａｃｌｅｓ.

Ｆｉｇ. ２　 Ａ ｆｌｅｘｉｂｌｅ ｂｅｖｅｌ￣ｔｉｐ ｎｅｅｄｌｅ ｉｓ ｓｔｅｅｒｅｄ ｉｎｓｉｄｅ ｔｈｅ ｔｉｓｓｕｅ
ｐｈａｎｔｏｍ ｂｙ ａｕｔｏｍａｔｉｃ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ａｎｄ ｒｏｔａｔｉｏｎ ｏｆ ｔｈｅ

ｎｅｅｄｌｅ ｂａｓｅ. Ｕｓｉｎｇ ａ ２Ｄ ＵＳ ｔｒａｎｓｄｕｃｅｒꎬ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｔｉｐ ｐｏｓｅ
ｉｓ ｅｓｔｉｍａｔｅｄ ｆｏｒ ３Ｄ ｐｌａｎｎｉｎｇ [２６] .

Ｆｉｇ. ３ ｓｈｏｗｓ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ ｓｃｅｎａｒｉｏｓ ｗｈｅｒｅ ｔｈｅ ｎｅｅ￣
ｄｌｅ ｔｉｐ ｔｒａｊｅｃｔｏｒｙ ｉｓ ｕｐｄａｔｅｄ ｉｎｔｒａ￣ｏｐｅｒａｔｉｖｅｌｙ ｔｏ ｔａｋｅ
ｉｎｔｏ ａｃｃｏｕｎｔ ｃｈａｎｇｅｓ ｉｎ ｔｈｅ ｔａｒｇｅｔ ａｎｄ ｔｈｅ ｏｂｓｔａｃｌｅ
ｍｏｔｉｏｎｓ.

Ｍｏｒｅｏｖｅｒꎬ Ｍｏｒｅｉｒａ ｅｔ ａｌ. ｉｎ [２７] ｗｏｒｋｅｄ ｏｎ
ｔｈｅ ｓａｍｅ ｃｏｎｔｅｘｔ ｏｆ ａｄａｐｔｉｖｅ ３Ｄ ＲＲＴ￣ｂａｓｅｄ ｐｌａｎｎｉｎｇ
ｆｏｒ ｄｙｎａｍｉｃ ｅｎｖｉｒｏｎｍｅｎｔｓ ｗｉｔｈｏｕｔ ｐｒｉｏｒ ｋｎｏｗｌｅｄｇｅ
ｏｆ ｎｅｅｄｌｅ ｃｕｒｖａｔｕｒｅꎬ ｗｈｉｃｈ ｉｓ ｅｓｔｉｍａｔｅｄ ｏｎｌｉｎｅ
ｔｈｒｏｕｇｈ ｕｌｔｒａｓｏｕｎｄ ｉｍａｇｅｓ.

７７



　 Ａｆｓｏｏｎ Ｎｅｊａｔｉ ＡＧＨＤＡＭ ｅｔ ａｌ: Ｉｍｐｏｒｔａｎｔ Ｉｓｓｕｅｓ ｏｆ Ｎｅｅｄｌｅ Ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｉｎｔｏ Ｓｏｆｔ Ｔｉｓｓｕｅ

Ｄｕｅ ｔｏ ｔｉｓｓｕｅ ｉｎｈｏｍｏｇｅｎｅｉｔｙ ａｎｄ ｎｅｅｄｌｅ￣ｔｉｓｓｕｅ ｕｎｃｅｒｔａｉｎ ｉｎｔｅｒａｃｔｉｏｎꎬ ｔｈｅｒｅ ｉｓ ａｌｗａｙｓ ａ ｃｅｒｔａｉｎ ｄｅｇｒｅｅ

Ｆｉｇ. ３　 Ｔｈｅ ｐｅｒｆｏｒｍａｎｃｅ ｏｆ ｔｈｅ ３Ｄ ｐｌａｎｎｅｒ ｉｎ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ ｓｃｅｎａｒｉｏｓ. ａ) ｔｈｅ ｍｏｖｉｎｇ ｔａｒｇｅｔꎬ ｂ) ｂｏｔｈ ｔｈｅ ｓｔａｔｉｃ ｔａｒｇｅｔ
ａｎｄ ｔｈｅ ｏｂｓｔａｃｌｅꎬ ｃ) ｔｈｅ ｍｏｖｉｎｇ ｔａｒｇｅｔꎬ ａｎｄ ｄ) ｂｏｔｈ ｔｈｅ ｍｏｖｉｎｇ ｔａｒｇｅｔ ａｎｄ ｔｈｅ ｏｂｓｔａｃｌｅ. Ｉｎ ａｌｌ ｓｃｅｎａｒｉｏｓꎬ

ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｉｓ ａｂｌｅ ｔｏ ｒｅａｃｈ ｔｈｅ ｄｅｓｉｒｅｄ ｔａｒｇｅｔ [２６] .

ｏｆ ｕｎｃｅｒｔａｉｎｔｙ ｉｎ ａ ｇｅｎｅｒｉｃ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｐｒｏｃｅ￣
ｄｕｒｅ. Ａｓ ａ ｒｅｓｕｌｔꎬ ｓｏｍｅ ｔｒａｄｉｔｉｏｎａｌ ｓｈｏｒｔｅｓｔ￣ｒｏｕｔｅ
ｐｌａｎｓ ｍａｙ ｌｏｓｅ ｅｆｆｉｃｉｅｎｃｙ ａｎｄ ｍａｙ ｇｕｉｄｅ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ
ｔｈｒｏｕｇｈ ｎａｒｒｏｗ ｃｏｒｒｉｄｏｒｓ ｗｈｉｃｈ ａｒｅ ｌｅｓｓ ｒｏｂｕｓｔ ｉｎ ｔｈｅ
ｆａｃｅ ｏｆ ｕｎｃｅｒｔａｉｎｔｉｅｓ ａｎｄꎬ ｃｏｎｓｅｑｕｅｎｔｌｙꎬ ｍａｙ ｃｏｌｌｉｄｅ
ｗｉｔｈ ｏｂｓｔａｃｌｅｓ. Ｔｈｅ ａｂｏｖｅ￣ｍｅｎｔｉｏｎｅｄ ｉｎｔｒａｏｐｅｒａｔｉｖｅ
ｍｅｔｈｏｄｓ ａｔｔｅｍｐｔ ｔｏ ｒｅｇｕｌａｒｌｙ ｕｐｄａｔｅ ｔｈｅ ｐｌａｎｎｅｄ ｍｏ￣
ｔｉｏｎ ｂａｓｅｄ ｏｎ ｔｈｅ ｍｏｓｔ ｒｅｃｅｎｔ ｉｎｆｏｒｍａｔｉｏｎ ｏｂｔａｉｎｅｄ
ｆｒｏｍ ｔｈｅ ｃｌｏｓｅｄ￣ｌｏｏｐ ｆｅｅｄｂａｃｋ. Ｍａｎｙ ｏｆ ｔｈｅｓｅ ｍｅｔｈ￣
ｏｄｓ ｄｏ ｎｏｔ ｄｉｒｅｃｔｌｙ ｍｏｄｅｌ ｕｎｃｅｒｔａｉｎｔｙ. Ｉｎｓｔｅａｄꎬ ｕｓｉｎｇ
ｄｅｔｅｒｍｉｎｉｓｔｉｃ ｍｏｄｅｌｓ ａｎｄ ｍｏｎｉｔｏｒｉｎｇ ｔｈｅ ｓｙｓｔｅｍ ｒｅ￣
ｓｐｏｎｓｅꎬ ｕｎｃｅｒｔａｉｎｔｉｅｓ ｔｈａｔ ａｒｅ ｏｂｓｅｒｖｅｄ ｉｎ ｔｈｅ ｏｕｔｐｕｔ
ａｒｅ ｃｏｍｐｅｎｓａｔｅｄ. Ａｌｔｅｒｏｖｉｔｚ ｅｔ ａｌ. ｉｎ [ ２８] ｉｎｔｒｏ￣
ｄｕｃｅｄ ａｎｏｔｈｅｒ ｓａｍｐｌｉｎｇ￣ｂａｓｅｄ ｍｏｔｉｏｎ ｐｌａｎｎｉｎｇ ａｐ￣
ｐｒｏａｃｈ ｔｈａｔ ｅｘｐｌｉｃｉｔｌｙ ｃｏｎｓｉｄｅｒｓ ｕｎｃｅｒｔａｉｎｔｙ ｉｎ ｎｅｅｄｌｅ
ｍｏｔｉｏｎ ｉｎ ｏｒｄｅｒ ｔｏ ｍａｘｉｍｉｚｅ ｔｈｅ ｐｒｏｂａｂｉｌｉｔｙ ｏｆ ｓｕｃ￣
ｃｅｓｓ ｉｎ ｔｅｒｍｓ ｏｆ ｏｂｓｔａｃｌｅ ａｖｏｉｄａｎｃｅ ａｎｄ ｔａｒｇｅｔ ｈｉｔｔｉｎｇ.
Ａ Ｓｔｏｃｈａｓｔｉｃ Ｍｏｔｉｏｎ Ｒｏａｄｍａｐ (ＳＭＲ) ｉｓ ｂｕｉｌｔ ｓｉｍｉ￣
ｌａｒ ｔｏ Ｐｒｏｂａｂｉｌｉｓｔｉｃ Ｒｏａｄｍａｐｓ (ＰＲＭ) ｂｙ ｓａｍｐｌｉｎｇ
ｃｏｌｌｉｓｉｏｎ￣ｆｒｅｅ ｓｔａｔｅｓ ｉｎ ａ ２Ｄ ｃｏｎｆｉｇｕｒａｔｉｏｎ ｓｐａｃｅ. Ｔｈｅ
ｃｏｌｌｉｓｉｏｎ￣ｆｒｅｅ ｃｏｎｎｅｃｔｉｖｉｔｙ ｏｆ ｓｔａｔｅｓ ｉｓ ｄｅｔｅｒｍｉｎｅｄ ｕ￣
ｓｉｎｇ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｉｏｎｓ ｉｎｓｔｅａｄ ｏｆ ｂｉｎａｒｙ ｖａｌｕｅｓ ｌｉｋｅ ＰＲＭ.
Ｕｓｉｎｇ ＳＭＲꎬ ｔｈｅ ｍｏｔｉｏｎｓ ａｒｅ ｌｏｃａｌｌｙ ｓａｍｐｌｅｄ ａｔ ｅａｃｈ
ｓｔａｔｅ ｆｏｒ ｅａｃｈ ｃｏｎｔｒｏｌ ｉｎｐｕｔ ａｎｄ ｔｈｅｎ ｔｈｅ ａｓｓｏｃｉａｔｅｄ
ｓｔａｔｅ ｔｒａｎｓｉｔｉｏｎ ｐｒｏｂａｂｉｌｉｔｉｅｓ ａｒｅ ｅｓｔｉｍａｔｅｄ. Ｔｈｅ ｐｒｏｂ￣
ｌｅｍ ｉｓ ｆｏｒｍｕｌａｔｅｄ ａｓ ａ Ｍａｒｋｏｖ Ｄｅｃｉｓｉｏｎ Ｐｒｏｃｅｓｓ
(ＭＤＰ) ａｎｄ ｉｓ ｓｏｌｖｅｄ ｔｈｒｏｕｇｈ Ｄｙｎａｍｉｃ Ｐｒｏｇｒａｍｍｉｎｇ
(ＤＰ) ｔｏ ｒｅｔｕｒｎ ａ ｓｔｏｃｈａｓｔｉｃａｌｌｙ ｏｐｔｉｍａｌ ｐａｔｈ. Ａ ｃｏｍ￣

ｐｌｅｔｅ ｗｏｒｋ ｏｆ ａ ３Ｄ ｎｅｅｄｌｅ ｓｔｅｅｒｉｎｇ ｓｙｓｔｅｍ ｔｈａｔ ｉｎ￣
ｔｅｇｒａｔｅｓ ａｎ ＳＭＲ ｐｌａｎｎｅｒ ｗｉｔｈ ａ ｐｌａｎａｒ ｃｏｎｔｒｏｌｌｅｒ ｔｏ ｓｔａ￣
ｂｉｌｉｚｅ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎ ｔｈｅ ｄｅｓｉｒｅｄ ｐｌａｎｅ ｗｉｔｈ ｔｏｒｓｉｏｎ ｃｏｍ￣
ｐｅｎｓａｔｉｏｎ ｈａｓ ｂｅｅｎ ｄｅｖｅｌｏｐｅｄ ｂｙ Ｒｅｅｄ ｅｔ ａｌ. ｉｎ [２９].

Ｆｉｇ. ４　 Ｂｌｏｃｋ ｄｉａｇｒａｍ ｏｆ ａｎ ｉｎｔｅｇｒａｔｅｄ ｓｙｓｔｅｍ ｃｏｍｐｏｓｅｄ
ｏｆ ｐｏｓｅ ｅｓｔｉｍａｔｏｒꎬ ｐｌａｎｎｅｒꎬ ｃｏｎｔｒｏｌｌｅｒꎬ

ａｎｄ ｔｏｒｓｉｏｎ ｃｏｍｐｅｎｓａｔｏｒ [２９] .

８７
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Ｆｉｇ. ４. ｂｅｓｔ ｄｅｓｃｒｉｂｅｓ ｔｈｅ ｏｖｅｒａｌｌ ｆｕｎｃｔｉｏｎｉｎｇ ｏｆ
ｔｈｅ ｉｎｔｅｇｒａｔｅｄ ｎｅｅｄｌｅ ｓｙｓｔｅｍ ｃｏｍｐｏｓｅｄ ｏｆ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ
ｃｏｍｐｏｎｅｎｔｓ ｏｐｅｒａｔｉｎｇ ａｔ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ ｒａｔｅｓ. Ｔｈｅ ｐｏｓｅ ｅｓ￣
ｔｉｍａｔｏｒꎬ ｐｌａｎａｒ ｃｏｎｔｒｏｌｌｅｒꎬ ａｎｄ ｔｏｒｓｉｏｎ ｃｏｍｐｅｎｓａｔｏｒ
ａｒｅ ｕｐｄａｔｅｄ ａｔ ７.５ Ｈｚ. (ｃａｍｅｒａ ｉｍａｇｉｎｇ ｆｒｅｑｕｅｎｃｙ) .
Ａｆｔｅｒ ｃａｐｔｕｒｉｎｇ ｅａｃｈ ｉｍａｇｅꎬ ｔｈｅ ｅｓｔｉｍａｔｏｒ ｅｓｔｉｍａｔｅｓ
ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｔｉｐ ｐｏｓｅ ａｎｄ ｔｈｅ ｐｌａｎａｒ ｃｏｎｔｒｏｌｌｅｒ ｃｏｍ￣
ｍａｎｄｓ ａ ｂａｓｅ ｒｏｔａｔｉｏｎ ｗｈｉｃｈ ｍａｉｎｔａｉｎｓ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｔｉｐ
ｎｅａｒ ｔｈｅ ｄｅｓｉｒｅｄ ｐｌａｎｅ. Ｔｈｅ ｐｌａｎｎｅｒ ｏｐｅｒａｔｅｓ ａｔ １ Ｈｚ
ａｎｄ ｐｌａｎｓ ｔｈｅ ｏｐｔｉｍａｌ ｂｅｖｅｌ ｆｌｉｐ. Ｔｈｅ ｔｏｒｓｉｏｎ ｃｏｍ￣
ｐｅｎｓａｔｏｒ ｒｏｔａｔｅｓ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｂａｓｅ ｔｏ ｅｎｓｕｒｅ ｔｈａｔ ｔｈｅ
ｎｅｅｄｌｅ ｔｉｐ ｉｓ ａｔ ｔｈｅ ｄｅｓｉｒｅｄ ａｎｇｌｅ.

Ｏｔｈｅｒ ｍｏｄｉｆｉｃａｔｉｏｎｓ ｏｆ ｔｈｅ ｏｒｉｇｉｎａｌ ａｌｇｏｒｉｔｈｍｓ
ａｒｅ ａｖａｉｌａｂｌｅ ｉｎ ｔｈｅ ｌｉｔｅｒａｔｕｒｅ ｓｕｃｈ ａｓ [３０] ｉｎｔｒｏｄｕｃｅｄ
ｂｙ Ａｌｔｅｒｏｖｉｔｚ ｅｔ ａｌ. Ｔｈｅｙ ｄｅｖｅｌｏｐｅｄ ａ Ｒａｐｉｄｌｙ￣Ｅｘｐｌｏ￣
ｒｉｎｇ Ｒｏａｄｍａｐ (ＲＲＭ) ｐｌａｎｎｉｎｇ ａｌｇｏｒｉｔｈｍ ｆｏｒ ｓｉｎ￣
ｇｌｅ￣ｑｕｅｒｙ ｏｐｔｉｍａｌ ｐａｔｈ ｐｌａｎｎｉｎｇ. Ｉｔ ｐｒｏｖｉｄｅｓ ａ ｕｓｅｒ￣
ｓｐｅｃｉｆｉｃ ｂａｌａｎｃｅ ｏｆ ｅｘｐｌｏｒａｔｉｏｎ ｖｅｒｓｕｓ ｒｅｆｉｎｅｍｅｎｔ.
Ｔｈｅｓｅ ａｌｇｏｒｉｔｈｍｓ ｗｏｒｋ ｗｅｌｌ ｕｎｄｅｒ ｋｉｎｅｍａｔｉｃ ｄｉｆｆｅｒ￣
ｅｎｔｉａｌ ｃｏｎｓｔｒａｉｎｔｓ ａｎｄ ｅｓｐｅｃｉａｌｌｙ ｆｏｒ ｓｙｓｔｅｍｓ ｗｉｔｈ
ｈｉｇｈ ｄｉｍｅｎｓｉｏｎａｌ ｃｏｎｆｉｇｕｒａｔｉｏｎ ｓｐａｃｅｓꎬ ｃｏｎｓｅｑｕｅｎｔ￣
ｌｙꎬ ｍａｋｉｎｇ ｔｈｅｍ ａ ｇｏｏｄ ｃａｎｄｉｄａｔｅ ｆｏｒ ｓｔｅｅｒａｂｌｅ ｎｅｅ￣
ｄｌｅ ｐａｔｈ ｐｌａｎｎｉｎｇ ｐｒｏｂｌｅｍｓ ｕｎｄｅｒ ｇｅｏｍｅｔｒｉｃ ａｎｄ ｎｏｎ￣
ｈｏｌｏｎｏｍｉｃ ｃｏｎｓｔｒａｉｎｔｓ.

Ｉｔ ｉｓ ｗｏｒｔｈ ｎｏｔｉｃｉｎｇ ｔｈａｔ ｆｏｒ ｃｌｉｎｉｃａｌ ｉｎ￣ｖｉｖｏ ｉｍ￣
ｐｌｅｍｅｎｔａｔｉｏｎ ｏｆ ａｎｙ ｏｆ ｔｈｅｓｅ ａｐｐｒｏａｃｈｅｓꎬ ａ ｃｌｏｓｅｄ￣
ｌｏｏｐ ｃｏｎｔｒｏｌ ｗｉｔｈ ｎｅｃｅｓｓａｒｙ ｉｍｐｒｏｖｅｍｅｎｔｓ ｈａｓ ｔｏ ｂｅ
ｃｏｎｓｉｄｅｒｅｄ ｉｎ ａｄｖａｎｃｅ. Ｔｈｉｓ ｉｎｃｌｕｄｅｓ ｈｉｇｈ￣ｒｅｓｏｌｕｔｉｏｎ
ｒｅａｌ￣ｔｉｍｅ ｉｍａｇｉｎｇ ｆｅｅｄｂａｃｋ ｔｏ ｍｅａｓｕｒｅ ｔｈｅ ｔｉｓｓｕｅ’ ｓ
ｃｏｍｐｌｅｘ ３Ｄ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎｓ ａｓ ｗｅｌｌ ａｓ ｔｈｅ ｉｎ￣ｖｉｖｏ ｒｅａｌ￣
ｔｉｍｅ ｍｅａｓｕｒｅｍｅｎｔ ｏｆ ｔｉｓｓｕｅ ｐｒｏｐｅｒｔｉｅｓ ｖｉａ ｕｌｔｒａ￣
ｓｏｕｎｄ / ＭＲＩ ｅｌａｓｔｏｇｒａｐｈｙ. Ｉｎ ｔｈｉｓ ｒｅｇａｒｄꎬ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ
ｉｍａｇｅ￣ｇｕｉｄｅｄ ｃｏｎｔｒｏｌ ｍｅｔｈｏｄｓ ｈａｖｅ ｂｅｅｎ ｐｒｏｐｏｓｅｄ.
Ｒｅｇａｒｄｉｎｇ ｔｈｅ ｃｕｒｒｅｎｔ ｐｒａｃｔｉｃｅ ｏｆ ｉｍａｇｅ￣ｂａｓｅｄ ｎｅｅｄｌｅ
ｃｏｎｔｒｏｌ ａｎｄ ｇｕｉｄａｎｃｅ ａｎｄ ａｍｏｎｇ ｖａｒｉｏｕｓ ｉｍａｇｉｎｇ
ｍｏｄａｌｉｔｉｅｓ ｉｎｃｌｕｄｉｎｇ ｕｌｔｒａｓｏｕｎｄꎬ ＭＲＩꎬ ＣＴꎬ ａｎｄ ｆｌｕ￣
ｏｒｏｓｃｏｐｙꎬ ｕｌｔｒａｓｏｕｎｄ ｉｍａｇｉｎｇ ｉｓ ｐｒｅｆｅｒｒｅｄ. Ｔｈｉｓ ｉｓ
ｂｅｃａｕｓｅ ｏｆ ｉｔｓ ｐｏｔｅｎｔｉａｌ ｆｏｒ ｒｅａｌ￣ｔｉｍｅ ａｐｐｌｉｃａｔｉｏｎｓꎬ
ｃｏｍｐａｔｉｂｉｌｉｔｙ ｗｉｔｈ ｃｕｒｒｅｎｔ ｎｅｅｄｌｅ ｍａｔｅｒｉａｌꎬ ｓａｆｅｔｙ ｉｎ
ｔｅｒｍｓ ｏｆ ｎｏ ｒａｄｉａｔｉｏｎ ｅｘｐｏｓｕｒｅꎬ ａｎｄ ｌｏｗ ｃｏｓｔ. Ｒｅ￣
ｇａｒｄｉｎｇ ３Ｄ ＵＳ ｉｍａｇｉｎｇꎬ ｔｈｅｒｅ ｉｓ ａ ｃｏｍｐｒｏｍｉｓｅ ｂｅ￣
ｔｗｅｅｎ ｔｈｅ ｖｏｘｅｌ ｒｅｓｏｌｕｔｉｏｎ ａｎｄ ａｃｑｕｉｓｉｔｉｏｎ ｔｉｍｅ.

Ｔｈｅｒｅｆｏｒｅꎬ ｔｈｅ ＵＳ ｔｒａｎｓｄｕｃｅｒｓ ｕｓｅｄ ｆｏｒ ｒｅａｌ￣ｔｉｍｅ ａｐ￣
ｐｌｉｃａｔｉｏｎｓ ｈａｖｅ ｌｉｍｉｔｅｄ ｒｅｓｏｌｕｔｉｏｎ. Ｔｏ ｏｖｅｒｃｏｍｅ ｔｈｉｓ
ｐｒｏｂｌｅｍꎬ Ｖｒｏｏｉｊｉｎｋ ｅｔ ａｌ. ｉｎ [３１] ｉｎｔｒｏｄｕｃｅｄ ａ ｒｅａｌ￣
ｔｉｍｅ ３Ｄ ｆｌｅｘｉｂｌｅ ｎｅｅｄｌｅ ｔｒａｃｋｉｎｇ ａｌｇｏｒｉｔｈｍ ｕｓｉｎｇ ２Ｄ
ｔｒａｎｓｖｅｒｓｅ ＵＳ ｉｍａｇｅｓ. Ｉｎ ｏｒｄｅｒ ｔｏ ｃｏｎｓｉｓｔｅｎｔｌｙ ｖｉｅｗ
ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｔｉｐ ｉｎ ｔｈｅ ＵＳ ｉｍａｇｅｓꎬ ｔｈｅ ＵＳ ｐｒｏｂｅ ｉｓ ｒｏ￣
ｂｏｔｉｃａｌｌｙ ｒｅｐｏｓｉｔｉｏｎｅｄ ｔｏ ｍｏｖｅ ｉｎ ｔａｎｄｅｍ ｗｉｔｈ ｔｈｅ
ｎｅｅｄｌｅ ｔｉｐ. Ｔｈｉｓ ｉｓ ａｃｈｉｅｖｅｄ ｂｙ ａ ｃｏｍｐｅｎｓａｔｏｒꎬ
ｗｈｅｒｅ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｖｅｌｏｃｉｔｙ ｉｓ ｃｏｒｒｅｃｔｅｄ ｂｙ
ｎｅｅｄｌｅ ｔｉｐ ｖｅｌｏｃｉｔｙ ｔｏ ｃｏｍｐｅｎｓａｔｅ ｆｏｒ ｏｕｔ￣ｏｆ￣ｐｌａｎｅ
ｍｏｔｉｏｎｓ. Ｄｕｅ ｔｏ ｉｎｈｅｒｅｎｔ ｎｏｉｓｅꎬ ｔｈｅｒｅ ｉｓ ａｎ ａｂｅｒｒａ￣
ｔｉｏｎ ｉｎ ｔｈｅ ｐｒｏｂｅ ｐｏｓｉｔｉｏｎ ｗｈｉｃｈ ｉｓ ｃｏｍｐｅｎｓａｔｅｄ ｆｏｒ
ｕｓｉｎｇ Ｋａｌｍａｎ ｆｉｌｔｅｒ ｉｎ ａ ｃｌｏｓｅｄ ｌｏｏｐ ｃｏｎｆｉｇｕｒａｔｉｏｎ.
Ｔｈｅｙ ｅｓｔｉｍａｔｅｄ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｔｉｐ ｐｏｓｅ ｗｉｔｈ ｔｈｅ ａｓｓｕｍｐ￣
ｔｉｏｎ ｔｈａｔ ｂｏｔｈ ｎｅｅｄｌｅ ｔｏｒｓｉｏｎａｌ ｓｔｉｆｆｎｅｓｓ ａｎｄ ｂｕｃｋｉｎｇ
ａｌｏｎｇ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｓｈａｆｔ ａｒｅ ｎｅｇｌｅｃｔｅｄ.

Ｍａｎｙ ａｐｐｒｏａｃｈｅｓ ｉｎｔｒｏｄｕｃｅｄ ｉｎ ｔｈｅ ｌｉｔｅｒａｔｕｒｅ ｅｘ￣
ｃｌｕｓｉｖｅｌｙ ｆｏｃｕｓ ｏｎ ｔｈｅ ｐｌａｎｎｅｒ ｄｅｓｉｇｎꎬ ａｓｓｕｍｉｎｇ ｔｈａｔ
ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｍｏｔｉｏｎ ｉｓ ｍａｉｎｔａｉｎｅｄ ｉｎ ｔｈｅ ｉｍａｇｉｎｇ
ｐｌａｎｅ. Ｈｏｗｅｖｅｒꎬ ｎｅｇｌｅｃｔｉｎｇ ｔｈｅ ｅｘｉｓｔｉｎｇ ｏｕｔ￣ｏｆ￣ｐｌａｎｅ
ｍｏｔｉｏｎｓꎬ ｅｓｐｅｃｉａｌｌｙ ａｆｔｅｒ ｅａｃｈ ｂｅｖｅｌ ｆｌｉｐꎬ ｒｅｓｕｌｔｓ ｉｎ ａ
ｓｉｇｎｉｆｉｃａｎｔ ｎｅｅｄｌｅ ｔｉｐ ｄｉｓｐｌａｃｅｍｅｎｔ ｅｒｒｏｒ ａｎｄ ｄｉｖｅｒ￣
ｇｅｎｃｅ ｆｒｏｍ ｔｈｅ ｐｌａｎｅ ｏｆ ｉｎｔｅｒｅｓｔ. Ｔｈｉｓ ｉｓｓｕｅ ｉｓ ａｄ￣
ｄｒｅｓｓｅｄ ｂｙ Ｋｙｌｅ ｅｔ ａｌ. ｉｎ [３２￣３３] ｔｈｒｏｕｇｈ ａ ｒｏｂｏｔｉｃ￣
ａｓｓｉｓｔｅｄ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｓｙｓｔｅｍ ａｎｄ ｂｙ ｉｎｃｏｒｐｏｒａｔｉｎｇ
ａ ｌｏｗ￣ｌｅｖｅｌ ｃｏｎｔｒｏｌｌｅｒ ｔｏ ａ ｈｉｇｈ￣ｌｅｖｅｌ ｐｌａｎａｒ ｐｌａｎｎｅｒ.
Ｂｏｔｈ ａｒｅ ｂａｓｅｄ ｏｎ ａ ｎｏｎ￣ｈｏｌｏｎｏｍｉｃ ｋｉｎｅｍａｔｉｃ ｍｏｄｅｌ
ａｎｄ ａｒｅ ａｂｌｅ ｔｏ ｃｏｎｔｒｏｌ ｔｈｅ ６ ＤＯＦ ｎｅｅｄｌｅ ｔｉｐ ｐｏｓｅ.
Ｔｈｅ ｓｕｒｇｅｏｎ ｉｓ ｉｎ ｔｈｅ ｌｏｏｐ ａｎｄ ｉｓ ｉｎ ｃｈａｒｇｅ ｏｆ ｉｎｓｅｒ￣
ｔｉｏｎ. Ｆｏｒ ｅｎｈａｎｃｅｄ ｓｔｅｅｒａｂｉｌｉｔｙꎬ ａ ｐｒｅ￣ｂｅｎｄ ｂｅｖｅｌ ｔｉｐ
ｎｅｅｄｌｅ ｉｓ ｕｓｅｄ. Ｔｈｉｓ ｒｅｑｕｉｒｅｓ ｆｕｒｔｈｅｒ ｍｏｄｉｆｉｃａｔｉｏｎｓ ｔｏ
ｔｈｅ ｎｏｎ￣ｈｏｌｏｎｏｍｉｃ ｍｏｄｅｌ ｐｒｅｓｅｎｔｅｄ ｉｎ [ ９] ｔｏ ａｃ￣
ｃｏｕｎｔ ｆｏｒ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｔｉｐ ｐｏｓｉｔｉｏｎ ａｎｄ ｉｎ￣ｐｌａｎｅ ａｎｇｌｅ
ｄｉｓｃｏｎｔｉｎｕｉｔｉｅｓ ｄｕｒｉｎｇ ｂｅｖｅｌ ｆｌｉｐｓ. Ｔｈｉｓ ｉｓ ａｃｃｏｍ￣
ｐｌｉｓｈｅｄ ｂｙ ａｄｄｉｎｇ ｔｗｏ ｍｏｒｅ ｐａｒａｍｅｔｅｒｓ ｒａｔｈｅｒ ｔｈａｎ
ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｐａｔｈ ｃｕｒｖａｔｕｒｅꎬ ｎａｍｅｌｙ ｄｉｓｐｌａｃｅｍｅｎｔ ｏｆｆ￣
ｓｅｔ ａｎｄ ｏｒｉｅｎｔａｔｉｏｎ ａｎｇｌｅ ｏｆｆｓｅｔ. Ｔｈｅｉｒ ｐｒｏｐｏｓｅｄ
ｍｅｔｈｏｄ ｉｓ ｃｏｍｐｏｓｅｄ ｏｆ ｔｈｒｅｅ ｍａｉｎ ｃｏｍｐｏｎｅｎｔｓ: ｐａ￣
ｔｉｅｎｔ￣ｓｐｅｃｉｆｉｃ ｐｌａｎｎｅｒꎬ ｏｂｓｅｒｖｅｒ￣ｂａｓｅｄ ｃｏｎｔｒｏｌｌｅｒꎬ ａｎｄ
ｔｏｒｓｉｏｎ ｃｏｍｐｅｎｓａｔｏｒ. Ｅａｃｈ ｃｏｍｐｏｎｅｎｔ ｉｓ ｄｅｓｉｇｎｅｄ ｉｎ￣
ｄｅｐｅｎｄｅｎｔｌｙ ｏｆ ｔｈｅ ｏｔｈｅｒ ｏｎｅｓꎬ ｔｈｕｓ ｓｉｍｐｌｉｆｙｉｎｇ ｔｈｅ
ｄｅｓｉｇｎ ｐｒｏｃｅｄｕｒｅ. Ｔｈｅ ｐｌａｎｎｅｒ ｉｓ ｒｅｓｐｏｎｓｉｂｌｅ ｆｏｒ

９７



　 Ａｆｓｏｏｎ Ｎｅｊａｔｉ ＡＧＨＤＡＭ ｅｔ ａｌ: Ｉｍｐｏｒｔａｎｔ Ｉｓｓｕｅｓ ｏｆ Ｎｅｅｄｌｅ Ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｉｎｔｏ Ｓｏｆｔ Ｔｉｓｓｕｅ

ｓｔｅｅｒｉｎｇ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎ ｔｈｅ ｐｌａｎｅ ｏｆ ｉｎｔｅｒｅｓｔ ｔｏ ｒｅａｃｈ
ｔｈｅ ｔａｒｇｅｔ ｗｉｔｈｏｕｔ ｃｏｌｌｉｄｉｎｇ ｗｉｔｈ ｔｈｅ ｏｂｓｔａｃｌｅｓ. Ｉｔ
ｗｏｒｋｓ ｂａｓｅｄ ｏｎ ａ ｓｔｏｃｈａｓｔｉｃ ｍｏｔｉｏｎ ｒｏａｄｍａｐ ｗｈｅｒｅ
ｉｎｅｖｉｔａｂｌｅ ｍｏｄｅｌ ｕｎｃｅｒｔａｉｎｔｙ ｉｓ ｅｘｐｌｉｃｉｔｌｙ ａｃｃｏｕｎｔｅｄ
ｆｏｒ. Ｈｅｎｃｅꎬ ｉｔ ｍａｘｉｍｉｚｅｓ ｔｈｅ ｐｒｏｂａｂｉｌｉｔｙ ｏｆ ｒｅａｃｈｉｎｇ
ａ ｔａｒｇｅｔ ｗｈｉｌｅ ｐｒｏｖｉｄｉｎｇ ｇｒｅａｔｅｒ ｃｌｅａｒａｎｃｅ ｆｒｏｍ ｔｈｅ
ｏｂｓｔａｃｌｅｓ. Ａｓ ｔｈｅ ｏｒｉｅｎｔａｔｉｏｎ ｏｆ ｔｈｅ ｔｈｉｎ ｎｅｅｄｌｅ ｔｉｐ
ｃａｎｎｏｔ ｂｅ ｍｅａｓｕｒｅｄ ｄｉｒｅｃｔｌｙ ｆｒｏｍ ｔｈｅ ｉｍａｇｅｓꎬ ｒｏｌｌꎬ
ｙａｗꎬ ａｎｄ ｐｉｔｃｈ ａｎｇｌｅｓ ａｒｅ ｅｓｔｉｍａｔｅｄ ｂｙ ｔｈｅ ｏｂｓｅｒｖｅｒ.
Ｔｈｅ ｎｏｎｌｉｎｅａｒ ｉｍａｇｅ￣ｂａｓｅｄ ｏｂｓｅｒｖｅｒ￣ｃｏｎｔｒｏｌｌｅｒ ｐａｉｒ
[３４] ｉｓ ｒｅｓｐｏｎｓｉｂｌｅ ｔｏ ｓｔａｂｉｌｉｚｅ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎ ｔｈｅ ｄｅ￣
ｓｉｒｅｄ ｐｌａｎｅ ｂｙ ｃｏｍｐｅｎｓａｔｉｎｇ ｆｏｒ ｔｈｅ ｓｍａｌｌ ｏｕｔ￣ｏｆ￣
ｐｌａｎｅ ｄｅｖｉａｔｉｏｎｓ. Ｄｕｅ ｔｏ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ’ｓ ｔｏｒｓｉｏｎａｌ ｃｏｍ￣
ｐｌｉａｎｃｅ ａｎｄ ｆｒｉｃｔｉｏｎ ａｔ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ￣ｔｉｓｓｕｅ ｉｎｔｅｒｆａｃｅꎬ
１８０° ｒｏｔａｔｉｏｎ ｉｎ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｂａｓｅ ｄｏｅｓ ｎｏｔ ｎｅｃｅｓｓａｒｉｌｙ
ｔｒａｎｓｆｅｒ ｔｏ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｔｉｐ ｄｕｒｉｎｇ ｅａｃｈ ｂｅｖｅｌ ｆｌｉｐ. Ａｃ￣
ｃｏｒｄｉｎｇｌｙꎬ ｉｇｎｏｒｉｎｇ ｔｈｉｓ ｌａｒｇｅ ａｎｇｕｌａｒ ｍｉｓｍａｔｃｈ ｃａｎ
ｌｅａｄ ｔｏ ｔｈｅ ｆａｉｌｕｒｅ ｏｒ ｐｏｏｒ ｐｅｒｆｏｒｍａｎｃｅ ｏｆ ｔｈｅ ｐｌａｎｎｅｒ
ａｎｄ ｃｏｎｔｒｏｌｌｅｒ. Ｔｈｅｒｅｆｏｒｅꎬ ｔｈｅ ｔｏｒｓｉｏｎ ｃｏｍｐｅｎｓａｔｏｒ ｉｓ
ｉｎ ｃｈａｒｇｅ ｏｆ ａｎ ａｃｃｕｒａｔｅ ｔｒａｎｓｉｔｉｏｎ ｏｆ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ａｘｉａｌ
ｒｏｔａｔｉｏｎ ｆｒｏｍ ｔｈｅ ｂａｓｅ ｔｏ ｔｈｅ ｔｉｐ ｄｕｒｉｎｇ ｅａｃｈ ｂｅｖｅｌ
ｆｌｉｐ.

Ｉｎ ｃｏｎｔｒａｓｔ ｔｏ ｓｉｍｕｌａｔｉｏｎ￣ｂａｓｅｄ ｐａｔｈ ｐｌａｎｎｉｎｇ ａｌ￣
ｇｏｒｉｔｈｍｓ [１６￣１７] ｔｈａｔ ａｃｃｏｕｎｔ ｆｏｒ ｔｉｓｓｕｅ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎｓꎬ
ｉｎ [ ３２￣３３] ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｐａｔｈ ｃｕｒｖａｔｕｒｅ ｉｓ ａｓｓｕｍｅｄ
ｃｏｎｓｔａｎｔ ｗｉｔｈｏｕｔ ｃｏｎｓｉｄｅｒｉｎｇ ｔｉｓｓｕｅ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎｓ ｄｕｒ￣
ｉｎｇ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ. Ｆｕｒｔｈｅｒｍｏｒｅꎬ ｎｅｅｄｌｅ ｐａｔｈ ｃｕｒｖａｔｕｒｅ ｉｓ
ｏｂｔａｉｎｅｄ ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔａｌｌｙ ｆｏｒ ａ ｓｐｅｃｉｆｉｃ ｐａｔｉｅｎｔ ａｎｄ
ｔｈｒｏｕｇｈ ｍｕｌｔｉｐｌｅ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎｓ ａｎｄ ｒｅｔｒａｃｔｉｏｎｓꎬ
ｗｈｉｃｈ ｉｓ ｎｏｔ ａｌｗａｙｓ ｆｅａｓｉｂｌｅ ｉｎ ｉｎ￣ｖｉｖｏ ａｐｐｌｉｃａｔｉｏｎｓ.
Ａｓ ａ ｒｅｓｕｌｔꎬ ｍｏｄｅｌ￣ｂａｓｅｄ ｃｏｎｔｒｏｌ ａｎｄ ｐｌａｎｎｉｎｇ ｍｅｔｈ￣
ｏｄｓ ｔｈａｔ ａｒｅ ｂａｓｅｄ ｏｎ ｎｏｍｉｎａｌ ｐａｒａｍｅｔｅｒｓ ｓｕｆｆｅｒ ｆｒｏｍ
ｔｈｅ ｕｎｃｅｒｔａｉｎｔｉｅｓ ａｓｓｏｃｉａｔｅｄ ｗｉｔｈ ｎｏｉｓｙ ｓｅｎｓｏｒｓꎬ ｉｍ￣
ｐｅｒｆｅｃｔ ａｃｔｕａｔｏｒｓꎬ ｔｉｓｓｕｅ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎｓ ａｓ ｗｅｌｌ ａｓ ｔａｒ￣
ｇｅｔ ｍｏｔｉｏｎ. Ｉｎ ｉｎ￣ｖｉｖｏ ａｐｐｌｉｃａｔｉｏｎｓꎬ ｔｉｓｓｕｅ ｉｎｈｏｍｏｇｅ￣
ｎｅｉｔｙ ｉｓ ａｄｄｅｄ ａｓ ａｎ ｉｍｐｏｒｔａｎｔ ｓｏｕｒｃｅ ｏｆ ｕｎｃｅｒｔａｉｎｔｙ.
Ｆｏｒ ｅｘａｍｐｌｅꎬ ｔｈｅ ｗｏｒｋ ｉｎ [３２]ꎬ ｗｈｉｃｈ ｉｓ ａｎ ｏｐｅｎ￣
ｌｏｏｐ ｃｏｎｔｒｏｌ ａｎｄ ｐｌａｎｎｉｎｇ ａｌｇｏｒｉｔｈｍꎬ ａｄｄｒｅｓｓｅｄ ｔｈｅ
ｕｎｃｅｒｔａｉｎｔｉｅｓ ｒｅｌａｔｅｄ ｔｏ ｔｉｓｓｕｅ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎｓ ｂｙ ｃｏｎｓｉｄ￣
ｅｒｉｎｇ ｔｈｅ ＦＥＭ ｆｏｒ ｔｈｅ ｔｉｓｓｕｅ. Ｔｈｅｉｒ ｗｏｒｋ ｓｈｏｗｅｄ ａｎ
ａｃｃｅｐｔａｂｌｅ ｐｅｒｆｏｒｍａｎｃｅ ｆｏｒ ｌｉｍｉｔｅｄ ｓｔａｎｄａｒｄ ｄｅｖｉａ￣
ｔｉｏｎｓ ｆｒｏｍ ｔｈｅ ｎｏｍｉｎａｌ ｖａｌｕｅ ｏｆ ｎｅｅｄｌｅ ｃｕｒｖａｔｕｒｅ.

Ｈｏｗｅｖｅｒꎬ ｐｒｏｖｉｄｉｎｇ ａ ｈｉｇｈｅｒ ｄｅｇｒｅｅ ｏｆ ｒｏｂｕｓｔｎｅｓｓ ｉｓ
ａ ｍｏｒｅ ｃｈａｌｌｅｎｇｉｎｇ ｔａｓｋ.

Ｉｎ ａｎ ａｔｔｅｍｐｔ ｔｏ ｒｅｍｏｖｅ ｔｈｅ ｄｅｐｅｎｄｅｎｃｙ ｏｆ ａ
ｍｅｔｈｏｄ ｏｎ ａ ｓｐｅｃｉｆｉｃ ｐａｔｉｅｎｔꎬ ｎｏｎ￣ｍｏｄｅｌ￣ｂａｓｅｄ ａｐ￣
ｐｒｏａｃｈｅｓ ｈａｖｅ ｂｅｅｎ ｐｒｏｐｏｓｅｄ ｆｏｒ ｎｅｅｄｌｅ ｓｔｅｅｒｉｎｇ ａｎｄ
ｃｏｎｔｒｏｌ. Ｂｉｔａ ｅｔ ａｌ. ｉｎ [３５] ｐｒｏｐｏｓｅｄ ａ ｓｉｍｐｌｅ ２Ｄ
ｉｍａｇｅ￣ｇｕｉｄｅｄ ｓｌｉｄｉｎｇ￣ｂａｓｅｄ ｃｏｎｔｒｏｌ ａｌｇｏｒｉｔｈｍ ｔｏ ｓｔｅｅｒ
ａ ｂｅｖｅｌ ｔｉｐ ｎｅｅｄｌｅ ｔｏｗａｒｄ ａ ｆｉｘｅｄ ｌｏｃａｔｉｏｎ ｉｎｓｉｄｅ ｔｈｅ
ｔｉｓｓｕｅ ｄｕｒｉｎｇ ｂｒａｃｈｙ ｔｈｅｒａｐｙ. Ｏｕｔ￣ｏｆ￣ｐｌａｎｅ ｄｅｖｉａｔｉｏｎｓ
ｏｆ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｔｉｐ ｈａｖｅ ｂｅｅｎ ｌｅｆｔ ｏｕｔ ｉｎ ｔｈｅｉｒ ｗｏｒｋ.
Ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｔｉｐ ｄｅｆｌｅｃｔｉｏｎ ｅｒｒｏｒꎬ ｏｂｔａｉｎｅｄ ｆｒｏｍ ｕｌｔｒａ￣
ｓｏｕｎｄ ｉｍａｇｉｎｇ ｆｅｅｄｂａｃｋꎬ ａｎｄ ｉｔｓ ｄｅｒｉｖａｔｉｖｅ ａｒｅ ｆｅｄ
ｉｎｔｏ ｔｈｅ ｃｏｎｔｒｏｌｌｅｒ ａｓ ｉｎｐｕｔｓ. Ｔｈｅｉｒ ｍｅｔｈｏｄ ｄｏｅｓ ｎｏｔ
ｒｅｑｕｉｒｅ ａｎｙ ｋｎｏｗｌｅｄｇｅ ｏｆ ｎｅｅｄｌｅ ｏｒ ｔｉｓｓｕｅ ｃｈａｒａｃｔｅｒ￣
ｉｚａｔｉｏｎｓ ｅｘｃｅｐｔ ａ ｒｏｕｇｈ ｅｓｔｉｍａｔｅ ｏｆ ｎｅｅｄｌｅ ｔｉｐ ｃｕｒｖａ￣
ｔｕｒｅ. Ｍｏｒｅｏｖｅｒꎬ ｔｈｅ ａｌｇｏｒｉｔｈｍ ｉｓ ｎｏｔ ｓｅｎｓｉｔｉｖｅ ｔｏ ｕｎ￣
ｃｅｒｔａｉｎｔｙ ｉｎ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｃｕｒｖａｔｕｒｅ. Ｄｕｒｉｎｇ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ’
ｓ ｉｎｐｌａｎｅ ｍｏｔｉｏｎꎬ ｔｈｅ ｂｅｖｅｌ ｔｉｐ ｏｒｉｅｎｔａｔｉｏｎ ｉｓ ｄｉｓ￣
ｃｒｅｔｅꎬ ｅｉｔｈｅｒ ０° ｏｒ １８０°ꎬ ａｎｄ ｉｓ ｃｈａｒａｃｔｅｒｉｚｅｄ ｂｙ ｔｈｅ
ｓｉｇｎ ｏｆ ｃｕｒｖａｔｕｒｅ. Ｒｅｇａｒｄｉｎｇ ｔｈｅ ｓｌｉｄｉｎｇ￣ｂａｓｅｄ ｃｏｎ￣
ｔｒｏｌｌｅｒꎬ ｋｅｅｐｉｎｇ ｔｈｅ ｓｌｉｄｉｎｇ ｓｕｒｆａｃｅ ａｓ ｃｌｏｓｅ ａｓ ｐｏｓｓｉ￣
ｂｌｅ ｔｏ ｚｅｒｏ ｉｓ ｅｑｕｉｖａｌｅｎｔ ｔｏ ｍａｉｎｔａｉｎｉｎｇ ｚｅｒｏ ｅｒｒｏｒ ｄｙ￣
ｎａｍｉｃｓ. Ａ ｂｅｖｅｌ ｆｌｉｐ ｉｓ ｅｘｅｃｕｔｅｄ ｂｙ ｔｈｅ ｃｏｎｔｒｏｌｌｅｒ
ｗｈｅｎｅｖｅｒ ｔｈｅ ｓｉｇｎ ｏｆ ｔｈｅ ｓｗｉｔｃｈｉｎｇ ｓｕｒｆａｃｅ ｃｈａｎｇｅｓ.
Ｔｈｉｓ ａｐｐｒｏａｃｈ ｉｓ ｉｎ ｋｅｅｐｉｎｇ ｗｉｔｈ ｔｈｅ ｉｎｃｒｅａｓｅｄ ｎｕｍ￣
ｂｅｒ ｏｆ ｂｅｖｅｌ ｆｌｉｐｓ ｗｈｉｃｈ ｃａｎ ｒｅｓｕｌｔ ｉｎ ｉｎｃｒｅａｓｅｄ ｔｉｓｓｕｅ
ｔｒａｕｍａ. Ｔｏ ｍｉｔｉｇａｔｅ ｔｈｉｓ ｏｂｓｅｒｖａｔｉｏｎꎬ ａｎ ａｌｔｅｒｎａｔｉｖｅ
ｓｗｉｔｃｈｉｎｇ ｐａｔｔｅｒｎ ｗｉｔｈ ａｄｄｅｄ ｈｙｓｔｅｒｅｓｉｓ ｔｏ ｔｈｅ ｍｏｄｅｌ
ｉｓ ｕｓｅｄ. Ａ ｈｉｇｈｅｒ ｃｈｏｉｃｅ ｏｆ ｔｈｅ ｓｗｉｔｃｈｉｎｇ ｔｈｒｅｓｈｏｌｄ
ｌｅａｄｓ ｔｏ ａ ｌｏｗｅｒ ｎｕｍｂｅｒ ｏｆ ｂｅｖｅｌ ｒｏｔａｔｉｏｎｓ ｐｏｉｎｔｉｎｇ
ｔｏ ａ ｔｒａｄｅ￣ｏｆｆ ｂｅｔｗｅｅｎ ｔｈｅ ｔａｒｇｅｔｉｎｇ ｅｒｒｏｒ ａｎｄ ｔｈｅ
ｎｕｍｂｅｒ ｏｆ ｂｅｖｅｌ ｆｌｉｐｓ. Ｔｈｅ ｓｔａｂｉｌｉｔｙ ａｎａｌｙｓｉｓ ａｎｄ ｅｒ￣
ｒｏｒ ｃｏｎｖｅｒｇｅｎｃｅ ａｒｅ ｃａｒｒｉｅｄ ｏｕｔ ｕｓｉｎｇ ｔｈｅ ｕｎｉｃｙｃｌｅ ｋｉ￣
ｎｅｍａｔｉｃ ｍｏｄｅｌ ｆｏｒ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ａｎｄ ｔｈｅ Ｌｙａｐｕｎｏｖ
ｓｔａｂｉｌｉｔｙ ｍｅｔｈｏｄ. Ａｌｓｏꎬ ｔｈｅ ３Ｄ ｅｘｔｅｎｓｉｏｎ ｏｆ ｔｈｉｓ
ｗｏｒｋ ｈａｓ ｂｅｅｎ ｄｏｎｅ ｂｙ ｔｈｅ ｓａｍｅ ａｕｔｈｏｒ ｉｎ [３６] .

Ａ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ ｍｅａｎｓ ｏｆ ｎｅｅｄｌｅ ｓｔｅｅｒｉｎｇ ｉｓ ｉｎｔｒｏ￣
ｄｕｃｅｄ ｉｎ [３７] ｂａｓｅｄ ｏｎ ｃｕｒｖｅｄ ｃｏｎｃｅｎｔｒｉｃ ｔｕｂｅｓ. Ｒｅ￣
ｇａｒｄｉｎｇ ｂｅｖｅｌ ｔｉｐ ｎｅｅｄｌｅｓꎬ ｉｔ ｉｓ ｋｎｏｗｎ ｔｈａｔ ｓｔｅｅｒｉｎｇ ｉｓ
ｏｂｔａｉｎｅｄ ｔｈｒｏｕｇｈ ｔｉｓｓｕｅ ｒｅａｃｔｉｏｎ ｆｏｒｃｅｓꎬ ｔｈｕｓꎬ ｌｅａｄ￣
ｉｎｇ ｔｏ ｉｎｆｅｒｉｏｒ ｓｔｅｅｒａｂｉｌｉｔｙ ｄｕｒｉｎｇ ｎｅｅｄｌｅ ｔｒａｎｓｉｔｉｏｎ ｉｎ￣
ｓｉｄｅ ｔｉｓｓｕｅｓ ｗｉｔｈ ａ ｌｏｗｅｒ Ｙｏｕｎｇ ｍｏｄｕｌｕｓ ａｓ ｆｌｕｉｄ￣
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ｆｉｌｌｅｄ ｃａｖｉｔｉｅｓ. Ｔｈｉｓ ｌｉｍｉｔａｔｉｏｎ ｉｓ ｏｖｅｒｃｏｍｅ ｂｙ ｃｕｒｖｅｄ
ｃｏｎｃｅｎｔｒｉｃ ｔｕｂｅｓ ｗｈｅｒｅ ｉｎｔｅｒａｃｔｉｏｎ ｆｏｒｃｅｓ ａｒｅ ｉｎｄｅ￣
ｐｅｎｄｅｎｔ ｏｆ ｔｉｓｓｕｅ ｓｔｉｆｆｎｅｓｓ. Ａｓ ａ ｒｅｓｕｌｔꎬ ｔｈｉｓ ｃａｎ ｐｕｂ￣
ｌｉｃｉｚｅ ｔｈｅｉｒ ａｐｐｌｉｃａｔｉｏｎ ｉｎｔｏ ｖａｒｉｏｕｓ ｍｅｄｉｃａｌ ｐｒｏｃｅ￣

ｄｕｒｅｓ. Ｉｎ [３７]ꎬ ｔｈｅ ｄｅｔａｉｌｓ ｏｆ ｂｏｔｈ ｄｉｒｅｃｔ ａｎｄ ｉｎｖｅｒｓｅ
ｋｉｎｅｍａｔｉｃｓ ｏｆ ｔｈｅｓｅ ｔｕｂｅｓ ｗｅｒｅ ｅｌａｂｏｒａｔｅｄ ｉｎ ｑｕｅｓｔ ｏｆ
ｃｏｎｔｒｏｌ ａｎｄ ｐａｔｈ ｐｌａｎｎｉｎｇ.

Ｆｉｇ. ５　 Ｂｌｏｃｋ ｄｉａｇｒａｍ ｏｆ ａ ｃｌｏｓｅｄ ｌｏｏｐ ｒｏｂｏｔｉｃ￣ａｓｓｉｓｔｅｄ ｎｅｅｄｌｅ ｓｔｅｅｒｉｎｇ ｓｙｓｔｅｍ [３８] .

　 　 Ｉｎ ｍａｎｙ ｐｒｏｐｏｓｅｄ ｍｅｔｈｏｄｓꎬ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｐａｔｈｃｕｒ￣
ｖａｔｕｒｅ ｉｓ ａｓｓｕｍｅｄ ｃｏｎｓｔａｎｔ. Ｉｎ ｆａｃｔꎬ ｎｅｅｄｌｅ ｃｕｒｖａｔｕｒｅ
ｉｓ ａ ｄｅｐｔｈ￣ｖａｒｙｉｎｇ ｐａｒａｍｅｔｅｒ ａｎｄ ｄｅｐｅｎｄｓ ｏｎ ｖａｒｉｏｕｓ
ｆａｃｔｏｒｓ ｄｕｒｉｎｇ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｓｕｃｈ ａｓ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｖｅｌｏｃｉｔｙꎬ
ｔｉｓｓｕｅ ｉｎｈｏｍｏｇｅｎｅｉｔｙꎬ ａｎｄ ｎｅｅｄｌｅ￣ｔｉｓｓｕｅ ｆｒｉｃｔｉｏｎａｌ
ｆｏｒｃｅｓ ａｌｏｎｇ ｔｈｅ ｓｈａｆｔ. Ｋｈａｄｅｍ ｅｔ ａｌ. ｉｎ [３８] ｐｒｏ￣
ｐｏｓｅｄ ａ ２Ｄ ｃｌｏｓｅｄ￣ｌｏｏｐ ｃｏｎｔｒｏｌ ａｎｄ ｇｕｉｄａｎｃｅ ｆｏｒ
ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｉｎ ｓｏｆｔ ｔｉｓｓｕｅ ｗｉｔｈ ｏｂｓｔａｃｌｅｓ. Ｔｈｅｉｒ
ｗｏｒｋ ｆｅａｔｕｒｅｓ ａｎ ｏｎｌｉｎｅ ｍｏｔｉｏｎ ｐｌａｎｎｅｒ ａｎｄ ａｎ ａｄａｐ￣
ｔｉｖｅ ｒｅａｌ￣ｔｉｍｅ ｄｅｆｌｅｃｔｉｏｎ ｐｒｅｄｉｃｔｏｒꎬ ｗｈｉｃｈ ｃａｌｃｕｌａｔｅ
ｃｏｎｔｒｏｌ ｄｅｃｉｓｉｏｎｓ ( ｒｏｔａｔｉｏｎ ｄｅｐｔｈ) ａｎｄ ｆｕｔｕｒｅ ｎｅｅｄｌｅ
ｔｉｐ ｄｅｆｌｅｃｔｉｏｎꎬ ｒｅｓｐｅｃｔｉｖｅｌｙ. Ｔｈｅ ｐｒｅｄｉｃｔｉｏｎｓ ａｒｅ ｍａｄｅ
ｂａｓｅｄ ｏｎ ｈｏｍｏｔｏｐｙ ａｎａｌｙｓｉｓꎬ ａ ｃｏｎｃｅｐｔ ｔｈａｔ ｉｓ ｕｓｅｄ
ｔｏ ｄｅｓｃｒｉｂｅ ａ ｃｏｎｔｉｎｕｏｕｓ ｖａｒｉａｔｉｏｎ ｏｒ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ.
Ｆｉｇ. ５ ｓｈｏｗｓ ｔｈｅ ｂｌｏｃｋ ｄｉａｇｒａｍ ｏｆ ｔｈｅ ｒｏｂｏｔｉｃ￣ａｓｓｉｓ￣
ｔｅｄ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｓｙｓｔｅｍ ｗｈｅｒｅ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎｓ
ａｎｄ ｒｏｔａｔｉｏｎｓ ａｒｅ ｄｏｎｅ ｍａｎｕａｌｌｙ ａｎｄ ａｕｔｏｍａｔｉｃａｌｌｙꎬ
ｒｅｓｐｅｃｔｉｖｅｌｙ. Ａｓ ｓｈｏｗｎꎬ ｔｈｅ ｕｐｄａｔｅｄ ｎｅｅｄｌｅ ｐａｔｈ ｃｕｒ￣
ｖａｔｕｒｅ ｏｂｔａｉｎｅｄ ｂｙ ｕｌｔｒａｓｏｕｎｄ ｉｍａｇｉｎｇ ｆｅｅｄｂａｃｋ ａｓ
ｗｅｌｌ ａｓ ｃｏｎｔｒｏｌ ｄｅｃｉｓｉｏｎｓ ｃａｌｃｕｌａｔｅｄ ｂｙ ｔｈｅ ｍｏｔｉｏｎ
ｐｌａｎｎｅｒ ｈａｖｅ ｔｏ ｂｅ ｆｅｄ ｉｎｔｏ ｔｈｅ ｈａｍ￣ｂａｓｅｄ ｐｒｅｄｉｃｔｏｒ.
Ａｃｃｏｒｄｉｎｇｌｙꎬ ｔｈｅ ｐｌａｎｎｅｒ ｃａｌｌｓ ｕｐ ｔｈｅ ｐｒｅｄｉｃｔｏｒ ｔｏ ｅｓ￣
ｔｉｍａｔｅ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｔｉｐ ｔｒａｊｅｃｔｏｒｙ. Ｇｉｖｅｎ ｏｂｓｔａｃｌｅ ａｎｄ
ｔａｒｇｅｔ ｌｏｃａｔｉｏｎｓꎬ ｔｈｅ ｐｌａｎｎｅｒ ｅｘｅｃｕｔｅｓ ａｎ ｏｐｔｉｍｉｚａｔｉｏｎ
ｕｓｉｎｇ ａ ｇｒａｐｈ￣ｂａｓｅｄ ｓｅａｒｃｈ ａｌｇｏｒｉｔｈｍ. Ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ

ｃｏｎｆｉｇｕｒａｔｉｏｎ ｓｐａｃｅ ｉｓ ａｎ ｎ￣ｄｉｍｅｎｓｉｏｎａｌ ｓｉｍｐｌｅｘ ｗｉｔｈ
ｎ ｂｅｉｎｇ ｔｈｅ ｍａｘｉｍｕｍ ｎｕｍｂｅｒ ｏｆ ｂｅｖｅｌ ｆｌｉｐｓ ｄｕｒｉｎｇ
ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ. Ｔｈｅｒｅｆｏｒｅꎬ ｉｔ ｄｅｍｏｎｓｔｒａｔｅｓ ｔｈｅ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ
ｐｏｓｓｉｂｉｌｉｔｉｅｓ ｏｆ ｃｏｎｔｒｏｌ ａｃｔｉｏｎｓ. Ｆｏｒ ｆｅａｓｉｂｉｌｉｔｙꎬ ｔｈｅ
ｃｏｎｆｉｇｕｒａｔｉｏｎ ｓｐａｃｅ ｉｓ ｄｉｓｃｒｅｔｉｚｅｄ ｂｙ ｉｎｃｌｕｄｉｎｇ ａ
５ｍｍ ｄｉｓｔａｎｃｅ ｂｅｔｗｅｅｎ ｔｗｏ ｃｏｎｓｅｃｕｔｉｖｅ ｂｅｖｅｌ ｒｏｔａ￣
ｔｉｏｎｓ.

Ｏｂｓｔａｃｌｅｓ ａｒｅ ｍａｐｐｅｄ ｏｎｔｏ ｔｈｅ ｃｏｎｆｉｇｕｒａｔｉｏｎ
ｓｐａｃｅ ｔｈｒｏｕｇｈ ｉｎｔｅｎｓｉｖｅ ｏｆｆｌｉｎｅ ｓｅａｒｃｈ. Ｓｉｎｃｅ ｏｂｓｔａ￣
ｃｌｅｓ ａｒｅ ｄｅｆｉｎｅｄ ｔｈｒｏｕｇｈ ｐｒｅｏｐｅｒａｔｉｖｅ ｉｍａｇｅｓꎬ ｔｈｅｙ
ｍｉｇｈｔ ｕｎｄｅｒｇｏ ｖａｒｉａｔｉｏｎ ａｎｄ ｍｏｔｉｏｎ. Ａｇａｉｎｓｔ ｔｈｉｓ
ｂａｃｋｄｒｏｐꎬ ｔｈｅｙ ｍａｄｅ ｔｈｅｉｒ ｗｏｒｋ ｒｅｌａｔｉｖｅｌｙ ｒｏｂｕｓｔ ｂｙ
ｅｘｔｅｎｄｉｎｇ ｔｈｅ ｎｏｍｉｎａｌ ｍａｒｇｉｎｓ ｏｆ ｔｈｅ ｏｂｓｔａｃｌｅｓ. Ｆｉ￣
ｎａｌｌｙꎬ ｓｔａｒｔｉｎｇ ｆｒｏｍ ａｎ ｉｎｉｔｉａｌ ｎｏｄｅꎬ ｔｈｅ ｐｌａｎｎｅｒ ｉｔｅｒ￣
ａｔｉｖｅｌｙ ｔｒｉｅｓ ｔｏ ｆｉｎｄ ａｎ ｏｐｔｉｍａｌ ｔｒａｊｅｃｔｏｒｙ ｔｈａｔ ｍｉｎｉｍｉ￣
ｚｅｓ ｂｏｔｈ ｔｈｅ ｔａｒｇｅｔｉｎｇ ｅｒｒｏｒ ａｎｄ ｔｈｅ ｎｕｍｂｅｒ ｏｆ ｂｅｖｅｌ
ｆｌｉｐｓ.

４　 Ｎｅｅｄｌｅ Ｄｅｆｌｅｃｔｉｏｎꎬ ＴｉｓｓｕｅＤｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ

Ｉｎ ｍａｎｙ ｍｅｄｉｃａｌ ｐｅｒｃｕｔａｎｅｏｕｓ ｐｒｏｃｅｄｕｒｅｓꎬ ｔｈｅ
ｏｂｊｅｃｔｉｖｅ ｏｆ ｒｅａｃｈｉｎｇ ａ ｔａｒｇｅｔ ｉｓ ａｃｃｏｍｐｌｉｓｈｅｄ
ｔｈｒｏｕｇｈ ｅｉｔｈｅｒ ｒｅｇｕｌａｔｉｏｎ ｏｒ ｔｒａｃｋｉｎｇ. Ｕｎｌｉｋｅ ｒｅｇｕｌａ￣
ｔｉｏｎꎬ ｗｈｉｃｈ ｏｎｌｙ ｈａｎｄｌｅｓ ｔｈｅ ｆｉｎａｌ ｎｅｅｄｌｅ ｔｉｐ ｄｉｓ￣
ｐｌａｃｅｍｅｎｔ ｅｒｒｏｒꎬ ｔｒａｃｋｉｎｇ ｄｅａｌｓ ｗｉｔｈ ｎｅｅｄｌｅ ｔｉｐ ｄｅ￣
ｆｌｅｃｔｉｏｎ ａｔ ｅａｃｈ ｄｅｐｔｈ ｏｆ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ. Ｎｅｅｄｌｅ ｄｅ￣
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ｆｌｅｃｔｉｏｎ ａｎｄ ｔｉｓｓｕｅ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ ａｒｅ ｔｗｏ ｃｏｕｐｌｅｄ ａｎｄ
ｃｏｒｒｅｌａｔｅｄ ｃｈａｒａｃｔｅｒｉｓｔｉｃｓ ｏｆ ｎｅｅｄｌｅ￣ｔｉｓｓｕｅ ｉｎｔｅｒａｃｔｉｏｎ
ｗｈｉｃｈ ｄｅｐｅｎｄｓ ｏｎ ｔｉｓｓｕｅ ｂｉｏｍｅｃｈａｎｉｃａｌ ｐｒｏｐｅｒｔｉｅｓꎬ
ｎｅｅｄｌｅ ｍｅｃｈａｎｉｃｓ ａｎｄ ｇｅｏｍｅｔｒｙꎬ ｉｎｔｅｒａｃｔｉｏｎ ｆｏｒｃｅｓꎬ
ａｎｄ ｔｈｅ ｃｈｏｉｃｅ ｏｆ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ￣ｔｉｓｓｕｅ ｐａｉｒ. Ｔｏ ｅｎｈａｎｃｅ
ｐｒｏｃｅｄｕｒｅ ｅｆｆｉｃｉｅｎｃｙꎬ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ ａｐｐｒｏａｃｈｅｓ ｈａｖｅ ｂｅｅｎ
ｐｒｏｐｏｓｅｄ ｔｏ ｒｅｄｕｃｅ ｔｈｉｓ ｃｏｕｐｌｅｄ ｅｆｆｅｃｔ. Ｗｉｔｈｏｕｔ ｈａｖ￣
ｉｎｇ ａ ｔｉｓｓｕｅ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ ｍｏｄｅｌꎬ Ｎｉｋｉ ｅｔ ａｌ. ｉｎ[３９]
ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔａｌｌｙ ｉｎｖｅｓｔｉｇａｔｅｄ ｔｈｅ ｅｆｆｅｃｔ ｏｆ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ
ｔｙｐｅｓ ｏｆ ｎｅｅｄｌｅ ｍｏｔｉｏｎ ｏｎ ｔｉｓｓｕｅ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ ｄｕｒｉｎｇ
ｒｏｂｏｔｉｃ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ. Ｔｈｅｙ ｃｌａｓｓｉｆｉｅｄ ｔｉｓｓｕｅ ｄｅ￣
ｆｏｒｍａｔｉｏｎ ｂｅｆｏｒｅ ａｎｄ ａｆｔｅｒ ｐｕｎｃｔｕｒｅ ｉｎｔｏ ｔｉｓｓｕｅ ｉｎｄｅｎ￣
ｔａｔｉｏｎ ａｎｄ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎꎬ ｒｅｓｐｅｃｔｉｖｅｌｙ. Ｉｎ ｔｈｅ ｆｏｒｍｅｒ
ｃａｓｅꎬ ｔｈｅｙ ｐｅｒｆｏｒｍｅｄ ａ ｓｅｔ ｏｆ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔｓ
ｗｉｔｈ ｎｏ ｒｏｔａｔｉｏｎꎬ ｗｉｔｈ ｃｏｎｔｉｎｕｏｕｓ ｒｏｔａｔｉｏｎ ａｔ ｄｉｆｆｅｒ￣
ｅｎｔ ｓｐｅｅｄｓꎬ ｗｉｔｈ ｐａｒｔｉａｌ ｒｏｔａｔｉｏｎ ａｔ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ ａｎｇｌｅｓ
ａｎｄ ｓｐｅｅｄｓꎬ ａｎｄ ｗｉｔｈ ｒｏｔａｔｉｏｎ ｗｉｔｈ ｃｏｎｔｒｏｌ ｏｎ ｔｈｅ
ｆｏｒｃｅ ｉｎ ｔｈｅ ｘ ａｎｄ ｙ ｄｉｒｅｃｔｉｏｎｓ ｔｏ ｋｅｅｐ ｔｈｅｍ ａｓ ｃｌｏｓｅ
ｔｏ ｚｅｒｏ ａｓ ｐｏｓｓｉｂｌｅ. Ｔｈｅ ｂｅｓｔ ｎｅｅｄｌｅ ｂａｓｅ ｔｒａｊｅｃｔｏｒｙ ｉｓ
ｏｂｔａｉｎｅｄ ｖｉａ ｐａｒｔｉａｌ ｒｏｔａｔｉｏｎ ｗｉｔｈ ａ ｓｍａｌｌｅｒ ａｎｇｌｅ. Ｒｅ￣
ｇａｒｄｉｎｇ ｔｈｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｐｈａｓｅꎬ ｉｔ ｉｓ ｋｎｏｗｎ ｔｈａｔ ｆｒｉｃｔｉｏｎ￣
ａｌ ｆｏｒｃｅｓ ａｔｔｒａｃｔ ｔｈｅ ｔｉｓｓｕｅ ａｌｏｎｇ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｍｏｔｉｏｎ ｄｉ￣
ｒｅｃｔｉｏｎꎬ ｉｍｐｌｙｉｎｇ ｔｈａｔ ｒｅｄｕｃｉｎｇ ｆｒｉｃｔｉｏｎａｌ ｆｏｒｃｅｓ ｄｕｒ￣
ｉｎｇ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｌｅａｄｓ ｔｏ ａ ｒｅｄｕｃｔｉｏｎ ｉｎ ｔｉｓｓｕｅ ｄｅｆｏｒｍａ￣
ｔｉｏｎ. Ｉｔ ｉｓ ａｌｓｏ ｏｂｓｅｒｖｅｄ ｔｈａｔ ｃｏｎｔｒｏｌｌｉｎｇ ｒｏｔａｔｉｏｎａｌ
ｍｏｔｉｏｎ ｔｏｇｅｔｈｅｒ ｗｉｔｈ ｆｏｒｃｅ ｃｏｎｔｒｏｌ ｉｎ ｔｈｅ ｘ ａｎｄ ｙ ｄｉ￣
ｒｅｃｔｉｏｎｓ ｙｉｅｌｄｓ ｔｈｅ ｂｅｓｔ ｒｅｓｕｌｔ ｗｉｔｈ ｌｅｓｓ ｔｉｓｓｕｅ ｄａｍ￣
ａｇｅ.

Ｍａｈｖａｓｈ ｉｎ[４０] ａｎａｌｙｔｉｃａｌｌｙ ｓｔｕｄｉｅｄ ｔｈｅ ｍｅｃｈａｎ￣
ｉｃｓ ｏｆ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎｓ ａｒｉｓｉｎｇ ｆｒｏｍ ｔｒａｎｓｉｔｉｏｎｓ ｂｅｔｗｅｅｎ
ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ ｔｉｓｓｕｅ ｌａｙｅｒｓ ｄｕｒｉｎｇ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｉｎｔｏ ｉｎｈｏｍｏｇｅ￣
ｎｅｏｕｓ ｔｉｓｓｕｅ. Ｔｈｉｓ ｓｔｕｄｙ ｓｈｏｗｅｄ ｔｈａｔ ｔｈｅｓｅ ｒｕｐｔｕｒｅ￣
ｗｉｓｅ ｔｒａｎｓｉｔｉｏｎｓ ｃａｎ ｄｅｖｉａｔｅ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｔｉｐ ｆｒｏｍ ｉｔｓ
ｄｅｓｉｒｅｄ ｐａｔｈ. ｔｈｅ ｆｏｒｃｅ￣ｄｉｓｐｌａｃｅｍｅｎｔ ｃｈａｒａｃｔｅｒｉｓｔｉｃ ｏｆ
ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｉｓ ｍｏｄｅｌｅｄ ｂｙ ａ ｍｏｄｉｆｉｅｄ ｎｏｎｌｉｎｅａｒ
ｖｉｓｃｏｅｌａｓｔｉｃ Ｋｅｌｖｉｎ ｍｏｄｅｌ. Ｆｕｒｔｈｅｒｍｏｒｅꎬ ｔｈｅ ｒｅｌａｔｉｏｎ
ｂｅｔｗｅｅｎ ｔｈｅ ｒｕｐｔｕｒｅ ｆｏｒｃｅ ａｎｄ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｖｅｌｏｃｉｔｙ ｉｓ
ｄｅｒｉｖｅｄ. Ｉｔ ａｌｓｏ ｒｅｖｅａｌｅｄ ｔｈａｔ ｆｏｒ ｆａｓｔｅｒ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎｓꎬ ｔｈｅ
ｆｏｒｃｅ￣ｄｉｓｐｌａｃｅｍｅｎｔ ｃｕｒｖｅ ｉｓ ｓｔｅｅｐｅｒ ａｎｄ ｔｉｓｓｕｅ ａｂ￣
ｓｏｒｂｓ ｌｅｓｓ ｅｎｅｒｇｙ. Ｆｏｒ ｉｎｓｔａｎｃｅꎬ ｍａｘｉｍｉｚｉｎｇ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ
ｖｅｌｏｃｉｔｙ ｕｐ ｔｏ ａ ｃｅｒｔａｉｎ ｌｅｖｅｌ ｍｉｎｉｍｉｚｅｓ ｔｉｓｓｕｅ ｄｅ￣
ｆｏｒｍａｔｉｏｎ ａｓ ｗｅｌｌ ａｓ ｔｉｓｓｕｅ ｄａｍａｇｅ ａｎｄꎬ ｃｏｎｓｅｑｕｅｎｔ￣

ｌｙꎬ ｌｅｓｓ ｎｅｅｄｌｅ ｐｏｓｉｔｉｏｎ ｅｒｒｏｒ ｉｓ ｅｘｐｅｒｉｅｎｃｅｄ.
Ｎｅｅｄｌｅ ｄｅｆｌｅｃｔｉｏｎ ｉｓ ａ ｓｅｖｅｒｅ ｃｏｍｐｌｉｃａｔｉｏｎ ｄｕｒ￣

ｉｎｇ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ. Ｎｅｅｄｌｅｓ ｗｉｔｈ ａ ｓｍａｌｌｅｒ ｂｅｖｅｌ
ａｎｇｌｅ ｈａｖｅ ｇｒｅａｔｅｒ ｂｅｎｄｉｎｇ ｆｏｒｃｅ ａｔ ｔｈｅ ｔｉｐ ａｎｄ ｔｅｎｄ
ｔｏ ｄｅｆｌｅｃｔ / ｂｅｎｄ ｍｏｒｅ. Ｎｉｋｉ ｅｔ ａｌ. ｉｎ [１５] ｉｎｔｒｏｄｕｃｅｄ
ａ ｍｏｄｅｌ ｆｏｒ ｎｅｅｄｌｅ ｄｅｆｌｅｃｔｉｏｎ ｐｒｅｄｉｃｔｉｏｎ ｂａｓｅｄ ｏｎ ｔｈｅ
ｓｔａｔｉｃ Ｅｕｌｅｒ￣Ｂｅｒｎｏｕｌｌｉ ｂｅａｍ ｔｈｅｏｒｙ ａｎｄ ｊｕｓｔ ｂｙ ｆｏｒｃｅ /
ｔｏｒｑｕｅ ｒｅａｄｉｎｇｓ ａｔ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｂａｓｅ. Ｉｔ ｓｈｏｕｌｄ ｂｅ ｎｏｔｅｄ
ｔｈａｔ ｔｈｅ ｔｉｓｓｕｅ ｒｅｓｉｓｔａｎｃｅ ｆｏｒｃｅ ｉｓ ｎｏｔ ｃｏｎｓｉｄｅｒｅｄ ｉｎ
ｔｈｅｉｒ ｍｏｄｅｌ. Ｉｎ ｃｏｎｔｒａｓｔ ｔｏ ｔｈｅｉｒ ｗｏｒｋꎬ ｉｎ [４１] ｔｈｅ
ｎｅｅｄｌｅ￣ｔｉｓｓｕｅ ｍｏｄｅｌ ｉｓ ｆｕｌｌｙ ｐａｒａｍｅｔｅｒｉｚｅｄ ｂｙ ｕｓｉｎｇ
ｐａｒｔｉａｌ ２Ｄ ｔｒａｎｓｖｅｒｓｅ ｕｌｔｒａｓｏｕｎｄ ｉｍａｇｅｓ. Ｎｉｋｉ ｅｔ ａｌ. ｉｎ
[ ４２ ] ａｎａｌｙｔｉｃａｌｌｙ ｅｓｔｉｍａｔｅｄ ｎｅｅｄｌｅ ｔｉｐ ｄｅｆｌｅｃｔｉｏｎ
ｂａｓｅｄ ｏｎ ａ ｓｔａｔｉｃ ｍｏｄｅｌ ｏｆ ａ ｆｌｅｘｉｂｌｅ ｃａｎｔｉｌｅｖｅｒ
ｂｅａｍꎬ ｕｓｉｎｇ ｏｎｌｙ ｆｏｒｃｅ / ｔｏｒｑｕｅ ｒｅａｄｉｎｇｓ. Ｔｈｅ ｖｅｒｔｉｃａｌ
ｃｏｍｐｏｎｅｎｔ ｏｆ ｔｈｅ ｃｕｔ ｆｏｒｃｅ Ｐ ｉｓ ｄｅｔｅｒｍｉｎｅｄ ｔｈｒｏｕｇｈ
Ｐ＝Ｆｚ / ｔａｎθꎬ ｗｈｅｒｅ Ｆｚ ｉｓ ｔｈｅ ａｘｉａｌ ｃｕｔ ｆｏｒｃｅ ａｎｄ θ ｉｓ
ｔｈｅ ｒｅｓｐｅｃｔｉｖｅ ａｎｇｌｅ. Ｈｏｗｅｖｅｒꎬ ｉｎ ｐｒａｃｔｉｃｅꎬ ｔｈｅ ａｘｉａｌ
ｆｏｒｃｅ ｒｅａｄｉｎｇ ｉｓ ｕｓｅｄ ｉｎｓｔｅａｄ ａｎｄ ｗｉｔｈｏｕｔ ｅｘｃｌｕｄｉｎｇ
ｔｈｅ ｆｒｉｃｔｉｏｎａｌ ｆｏｒｃｅｓ. Ｆｕｒｔｈｅｒｍｏｒｅꎬ θ ｉｓ ａｐｐｒｏｘｉｍａｔｅｄ
ｂｙ ｔｈｅ ｂｅｖｅｌ ａｎｇｌｅꎬ ｗｈｉｃｈ ｌｉｍｉｔｓ ｔｈｅ ａｐｐｌｉｃａｔｉｏｎ ｔｏ
ｓｍａｌｌ ｄｅｆｌｅｃｔｉｏｎｓ. Ｂｏｔｈ ｏｆ ｔｈｅｓｅ ｓｉｍｐｌｉｆｙｉｎｇ ａｓｓｕｍｐ￣
ｔｉｏｎｓ ｉｎｔｒｏｄｕｃｅｄ ａｎ ｅｒｒｏｒ ｉｎ ｄｅｔｅｒｍｉｎｉｎｇ Ｐ.

Ｎｉｋｉ ｅｔ ａｌ. ｉｎ [１５] ｅｘｔｅｎｄｅｄ ｔｈｅ ｐｒｅｖｉｏｕｓ ｗｏｒｋ
[４２] ｔｏ ａｃｃｏｕｎｔ ｆｏｒ ｔｈｅ ｌａｔｅｒａｌ ｔｉｓｓｕｅ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎｓ.
Ｔｉｓｓｕｅ ｒｅａｃｔｉｏｎ / ｃｏｍｐｒｅｓｓｉｏｎ ｆｏｒｃｅ ｉｓ ｍｏｄｅｌｅｄ ｂｙ ａ
ｔｒｉａｎｇｕｌａｒｌｙ ｄｉｓｔｒｉｂｕｔｅｄ ｌｏａｄꎬ ｗｈｉｃｈ ｉｓ ａｐｐｌｉｅｄ ａｌｏｎｇ
ｔｈｅ ｉｎｓｅｒｔｅｄ ｐａｒｔ ｏｆ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｓｈａｆｔ ｗｉｔｈ ｉｔｓ ｍａｘｉ￣
ｍｕｍ ｉｎｔｅｎｓｉｔｙ ａｔ ｔｈｅ ｅｎｔｒｙ ｐｏｉｎｔ. Ｉｔ ｉｓ ａｓｓｕｍｅｄ ｔｈａｔ
ｔｈｅ ｄｅｆｌｅｃｔｉｏｎ ｃｕｒｖｅ ｈａｓ ａ ｖｅｒｙ ｌｏｗ ｓｌｏｐｅ. Ｔｈｅｙ ｌｏ￣
ｃａｌｌｙ ｌｉｎｅａｒｉｚｅｄ ｔｈｅｉｒ ｍｏｄｅｌ ａｎｄ ｎｅｅｄｌｅ ｔｉｐ ｄｅｆｌｅｃｔｉｏｎ
ｉｓ ｃａｌｃｕｌａｔｅｄ ｂｙ ｓｕｍｍｉｎｇ ｔｈｅ ｓｍａｌｌ￣ｓｃａｌｅ ｄｅｆｌｅｃｔｉｏｎｓ
ｏｂｔａｉｎｅｄ ｆｒｏｍ ｔｈｅ ｌｉｎｅａｒｉｚｅｄ ｌｏｃａｌ ｍｏｄｅｌｓ. Ｂｅｓｉｄｅｓꎬ
ｔｈｅｙ ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔａｌｌｙ ｏｂｓｅｒｖｅｄ ｔｈａｔ ｒｅｄｕｃｉｎｇ ｎｅｅｄｌｅ
ｄｅｆｌｅｃｔｉｏｎ ｈａｓ ａ ｄｅｃｒｅａｓｉｎｇ ｅｆｆｅｃｔ ｏｎ ｔｉｓｓｕｅ ｄｅｆｏｒｍａ￣
ｔｉｏｎ. Ｄｅｓｐｉｔｅ ｔｈｅ ｗｏｒｋ ｉｎ [１５] ａｎｄ [４２]ꎬ Ａｓａｄｉａｎ
ｅｔ ａｌ. ｉｎ [４３] ｄｅｖｅｌｏｐｅｄ ａ ｐｌａｎａｒ ｄｅｆｌｅｃｔｉｏｎ ｍｏｄｅｌ
ｂａｓｅｄ ｏｎ ｔｈｅ ｄｙｎａｍｉｃ ｃａｎｔｉｌｅｖｅｒ ｂｅａｍ ｔｈｅｏｒｙ. Ｈｏｗ￣
ｅｖｅｒꎬ ｆｏｒ ｓｉｍｐｌｉｃｉｔｙ ｏｆ ｃａｌｃｕｌａｔｉｏｎｓꎬ ｎｅｅｄｌｅ ｔｉｐ ｄｅ￣
ｆｌｅｃｔｉｏｎ ａｎｇｌｅ ｉｓ ｌｉｍｉｔｅｄ ｔｏ ２５°. Ｍｏｒｅｏｖｅｒꎬ ｔｈｅ ｅｆｆｅｃｔ
ｏｆ ｆｒｉｃｔｉｏｎ ｗｈｉｃｈ ｉｓ ｉｇｎｏｒｅｄ ｉｎ [ １５] ａｎｄ [ ４２] ｉｓ
ｃｏｎｓｉｄｅｒｅｄ ｉｎ ｔｈｅｉｒ ｍｏｄｅｌ ｔｈｒｏｕｇｈ ａ ｍｏｖｉｎｇ ｄｉｓｔｒｉｂｕ￣

２８
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ｔｅｄ ｅｘｔｅｒｎａｌ ｆｏｒｃｅ. Ｉｎ ｔｈｉｓ ｒｅｓｐｅｃｔꎬ ｔｈｅ ｉｍｐａｃｔ ｏｆ ｉｎ￣
ｓｅｒｔｉｏｎ ｖｅｌｏｃｉｔｙ ｉｓ ｍｏｄｅｌｅｄ ｂｙ ａ ｌｉｎｅａｒ ｖｉｓｃｏｅｌａｓｔｉｃ
ｆｒｉｃｔｉｏｎ ｃｏｍｐｏｎｅｎｔ. Ｂｅｓｉｄｅｓꎬ ｔｉｓｓｕｅ ｒｅｓｉｓｔａｎｃｅ / ｃｌａｍ￣
ｐｉｎｇ ｆｏｒｃｅ ｉｓ ｍｏｄｅｌｅｄ ｂｙ ｖｉｒｔｕａｌ ｓｐｒｉｎｇｓ ａｌｏｎｇ ｔｈｅ
ｎｅｅｄｌｅ ｓｈａｆｔ. Ｔｈｅ ｃｌｏｓｅｄ￣ｆｏｒｍ ｓｏｌｕｔｉｏｎ ｏｆ ｔｈｅ ｄｅｆｌｅｃ￣
ｔｉｏｎ ｅｑｕａｔｉｏｎ ｉｓ ｏｂｔａｉｎｅｄ ｕｓｉｎｇ Ｇｒｅｅｎ’ｓ ｆｕｎｃｔｉｏｎｓ.

Ａｎｏｔｈｅｒ ｒｅｌａｔｅｄ ｗｏｒｋ ｂａｓｅｄ ｏｎ ｔｈｅ ｂｅａｍ ｔｈｅｏｒｙ
ｉｓ ｇｉｖｅｎ ｉｎ [４１]ꎬ ｗｈｅｒｅ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ￣ｔｉｓｓｕｅ ｍｏｄｅｌ ｉｓ
ｆｕｌｌｙ ｐａｒａｍｅｔｅｒｉｚｅｄ ｕｓｉｎｇ ｐａｒｔｉａｌ ２Ｄ ｔｒａｎｓｖｅｒｓｅ ｕｌｔｒａ￣
ｓｏｕｎｄ ｉｍａｇｅｓ ｏｆ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｔｉｐ. Ｒｅｇａｒｄｉｎｇ ｎｅｅｄｌｅ ｔｉｐ
ｉｍａｇｉｎｇꎬ ｔｏ ｃｏｎｓｔａｎｔｌｙ ｍａｉｎｔａｉｎ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｔｉｐ ｉｎ ｔｈｅ
ｆｉｅｌｄ ｏｆ ｖｉｅｗ ｏｆ ｔｈｅ ＵＳ ｐｒｏｂｅꎬ ｔｈｅ ｐｒｏｂｅ ｉｓ ｃｏｎ￣
ｔｒｏｌｌｅｄ ｔｏ ｍｏｖｅ ｉｎ ｓｙｎｃｈｒｏｎｙ ｗｉｔｈ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ. Ｏｎ ｔｈｅ
ｏｔｈｅｒ ｈａｎｄꎬ ｔｈｅ ＵＳ ｐｒｏｂｅ ｍｏｖｉｎｇ ｃａｕｓｅｓ ｆｕｒｔｈｅｒ ｔｉｓ￣
ｓｕｅ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎｓ. Ｔｏ ｌｉｍｉｔ ｔｈｉｓ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎｓꎬ ｔｈｅ ｉｎ￣
ｓｅｒｔｉｏｎ ｐｒｏｃｅｓｓ ｉｓ ｓｅｐａｒａｔｅｄ ｉｎｔｏ ｔｗｏ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ ｃｏｎｓｅｃ￣
ｕｔｉｖｅ ｐｈａｓｅｓ. Ｄｕｒｉｎｇ ｔｈｅ ｆｉｒｓｔ ｐｈａｓｅꎬ ｎｅｅｄｌｅ ｄｅｆｌｅｃ￣
ｔｉｏｎ ｉｓ ｄｉｒｅｃｔｌｙ ｃａｌｃｕｌａｔｅｄ ｔｈｒｏｕｇｈ ＵＳ ｉｍａｇｅｓ. Ｄｕｒｉｎｇ
ｔｈｅ ｓｅｃｏｎｄ ｐｈａｓｅꎬ ｔｈｅ ＵＳ ｐｒｏｂｅ ｉｓ ｓｔｏｐｐｅｄꎬ ｗｈｉｌｅ
ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｃｏｎｔｉｎｕｅｓ. Ｔｈｅｒｅｆｏｒｅꎬ ｆｕｔｕｒｅ ｎｅｅｄｌｅ
ｔｉｐ ｄｅｆｌｅｃｔｉｏｎｓ ａｒｅ ｅｓｔｉｍａｔｅｄ ｂａｓｅｄ ｏｎ ｔｈｅ ｃａｎｔｉｌｅｖｅｒ
ｆｌｅｘｉｂｌｅ ｂｅａｍ ｍｏｄｅｌ. Ｔｈｅ ｓｃｏｐｅ ｏｆ ｔｈｅ ｗｏｒｋ ｉｓ ｌｉｍｉｔ￣
ｅｄ ｔｏ ａ ｓｉｎｇｌｅ ｃｕｒｖｅ ｔｒａｊｅｃｔｏｒｙ. Ａｌｓｏꎬ ｉｔ ｉｓ ａｓｓｕｍｅｄ
ｔｈａｔ ｎｅｅｄｌｅ ｒｏｔａｔｉｏｎ ｏｃｃｕｒｓ ｂｅｆｏｒｅ ｔｈｅ ＵＳ ｐｒｏｂｅ
ｓｔｏｐｓ. Ｔｈｅ ｌｉｍｉｔａｔｉｏｎ ｏｆ ａ ｓｉｎｇｌｅ ｒｏｔａｔｉｏｎ ｉｓ ｒｅｍｏｖｅｄ
ｉｎ [ ４４] ａｎｄ ｄｅｆｌｅｃｔｉｏｎ ｏｆ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｉｓ ｐｒｅｄｉｃｔｅｄ
ｂａｓｅｄ ｏｎ ｔｈｅ ａｄａｐｔｉｖｅ ｖｅｒｓｉｏｎ ｏｆ ｔｈｅ ｑｕａｓｉ￣ｓｔａｔｉｃ
ｍｏｄｅｌ ｏｆ ｔｈｅ ｖｉｂｒａｔｉｎｇ ｆｌｅｘｉｂｌｅ ｃａｎｔｉｌｅｖｅｒ ｂｅａｍ. Ｔｈｅ
ｍｏｄｅｌ ａｄｍｉｔｓ ｔｉｓｓｕｅ ｓｔｉｆｆｎｅｓｓ ａｎｄ ｃｕｔ ｆｏｒｃｅ ａｓ ｉｎｐｕｔｓ
ｗｈｅｒｅ ｔｈｅ ｔｉｓｓｕｅ ｃｕｔ ｆｏｒｃｅ ｉｓ ａｄａｐｔｉｖｅｌｙ ｃａｌｃｕｌａｔｅｄ ｖｉａ
ＵＳ ｉｍａｇｅｓ. Ｔｈａｎｋｓ ｔｏ ＵＳ ｉｍａｇｅｓꎬ ａｃｃｕｒａｔｅ ｎｅｅｄｌｅ
ｔｒａｃｋｉｎｇ ｉｓ ａｃｈｉｅｖｅｄ ａｎｄ ｍｏｄｅｌ ｐａｒａｍｅｔｅｒｓ ａｒｅ ｕｐｄａ￣
ｔｅｄ ｉｎ ｒｅａｌ ｔｉｍｅ. Ｆｕｒｔｈｅｒｍｏｒｅꎬ ｌａｔｅｒａｌ ｔｉｓｓｕｅ ｄｅｆｏｒｍａ￣
ｔｉｏｎｓ ａｎｄ ｒｅｓｐｅｃｔｉｖｅ ｔｉｓｓｕｅ ｒｅａｃｔｉｏｎ ｆｏｒｃｅｓ ａｒｅ ｃａｌｃｕ￣
ｌａｔｅｄ ｉｎ ｔｈｅｉｒ ｗｏｒｋ. Ｔｈｅ ｌａｔｅｒａｌ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ ａｌｏｎｇ ｔｈｅ
ｎｅｅｄｌｅ ｓｈａｆｔ ｉｓ ｄｅｆｉｎｅｄ ａｓ ｔｈｅ ｄｉｆｆｅｒｅｎｃｅ ｂｅｔｗｅｅｎ ｔｈｅ
ｃｕｒｒｅｎｔ ｐｏｓｉｔｉｏｎ ｏｆ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｓｈａｆｔ ａｎｄ ｔｈｅ ｐｒｅｖｉｏｕｓ
ｐａｔｈ ｗｈｉｃｈ ｉｓ ｃｕｔ ｂｙ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｔｉｐ. Ｂｙ ａｓｓｕｍｉｎｇ ｔｉｓ￣
ｓｕｅ ａｓ ａ ｌｉｎｅａｒ ｅｌａｓｔｉｃ ｍａｔｅｒｉａｌꎬ ｌａｔｅｒａｌ ｔｉｓｓｕｅ ｒｅａｃｔｉｏｎ
ｆｏｒｃｅｓ ａｒｅ ｓｉｍｐｌｙ ｐｒｏｐｏｒｔｉｏｎａｌ ｔｏ ｔｈｅ ｌａｔｅｒａｌ ｄｅｆｏｒｍａ￣
ｔｉｏｎｓ. Ｔｈｅ ｃｏｎｃｅｐｔ ｏｆ ｕｐｄａｔｉｎｇ ｄｅｆｌｅｃｔｉｏｎ ｍｏｄｅｌｓ ｖｉａ
ｉｍａｇｉｎｇ ｆｅｅｄｂａｃｋ ｃａｎ ｂｅ ｈｅｌｐｆｕｌꎬ ｅｓｐｅｃｉａｌｌｙ ｉｎ ｕｐｄａ￣

ｔｉｎｇ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｐａｔｈ ｃｕｒｖａｔｕｒｅ ｆｏｒ ｇｕｉｄａｎｃｅ ａｎｄ ｃｏｎ￣
ｔｒｏｌ ｏｆ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｔｒａｊｅｃｔｏｒｙ.

５　 Ｎｅｅｄｌｅ Ｃｕｒｖａｔｕｒｅ

Ｉｎ ｖｉｅｗ ｏｆ ｔｈｅ ａｎａｔｏｍｙ ｏｆｔｈｅ ｈｕｍａｎ ｂｏｄｙꎬ ｉｎ
ｓｏｍｅ ａｐｐｌｉｃａｔｉｏｎｓ ｏｆ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｐｒｏｃｅｄｕｒｅｓꎬ ｉｔ
ｉｓ ｎｏｔ ｐｏｓｓｉｂｌｅ ｔｏ ｒｅａｃｈ ａ ｔａｒｇｅｔ ｔｈｒｏｕｇｈ ａ ｓｔｒａｉｇｈｔ
ｌｉｎｅ. Ｉｎｓｔｅａｄꎬ ａ ｍｏｒｅ ｃｏｍｐｌｉｃａｔｅｄ ａｎｄ ｃｕｒｖｅｄ ｔｒａｊｅｃ￣
ｔｏｒｙ ｉｓ ｒｅｑｕｉｒｅｄ. Ｔｈｅｒｅｆｏｒｅꎬ ｆｏｒ ｃｏｎｔｒｏｌ ａｎｄ ｐａｔｈ
ｐｌａｎｎｉｎｇ ｏｆ ｔｈｅｓｅ ｐｒｏｂｌｅｍｓꎬ ｉｔ ｉｓ ｏｆ ｈｉｇｈ ｉｎｔｅｒｅｓｔ ｔｏ
ｏｂｔａｉｎ ｖａｒｉａｂｌｅ ａｎｄ / ｏｒ ｈｉｇｈ ｃｕｒｖａｔｕｒｅ ｐａｔｈｓ. Ｉｎ
[１１]ꎬ ｔｈｅ ｅｆｆｅｃｔ ｏｆ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｄｉａｍｅｔｅｒ ａｎｄ ｔｈｅ ｔｉｐ
ｔｙｐｅ ｏｎ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｐａｔｈ ｃｕｒｖａｔｕｒｅ ａｓ ｗｅｌｌ ａｓ ｔｈｅ ｉｎ￣
ｓｅｒｔｉｏｎ ｆｏｒｃｅ ｍａｇｎｉｔｕｄｅ ｉｓ ｅｘｐｌａｉｎｅｄ. Ｉｔ ｓｈｏｗｓ ｔｈａｔ
ｂｅｖｅｌ ｔｉｐ ｎｅｅｄｌｅｓ ｔｅｎｄ ｔｏ ｂｅｎｄ ｍｏｒｅ ｅａｓｉｌｙ ｔｈａｎ ｔｈｅ
ｓｙｍｍｅｔｒｉｃ ｃｏｎｉｃ ａｎｄ ｔｒｉａｎｇｕｌａｒ ｔｉｐ ｎｅｅｄｌｅｓ. Ａｌｓｏꎬ
ｆｏｒｃｅ ｍａｇｎｉｔｕｄｅ ｉｎｃｒｅａｓｅｓ ｆｏｒｍ ｔｈｅ ｔｒｉａｎｇｕｌａｒ ｔｏ ｔｈｅ
ｂｅｖｅｌ ｔｉｐ. Ｎｅｖｅｒｔｈｅｌｅｓｓꎬ ｂｅｖｅｌ ｔｉｐ ｎｅｅｄｌｅｓ ａｒｅ ｍｏｒｅ
ｓｅｎｓｉｔｉｖｅ ｔｏ ｔｉｓｓｕｅ ｖａｒｉａｔｉｏｎｓꎬ ｗｈｉｌｅ ｔｈｅ ｏｔｈｅｒ ｔｗｏ
ｙｉｅｌｄ ａ ｍｏｒｅ ｒｏｂｕｓｔ ｂｅｈａｖｉｏｒ. Ｍｏｒｅ ｉｍｐｏｒｔａｎｔｌｙꎬ
ｂｅｖｅｌ ｔｉｐ ｎｅｅｄｌｅｓ ｄｅｌｉｖｅｒ ｈｉｇｈｅｒ ｍａｎｅｕｖｅｒａｂｉｌｉｔｙ ｏｖｅｒ
ｏｂｓｔａｃｌｅｓ ａｎｄ ｓｅｎｓｉｔｉｖｅ ｔｉｓｓｕｅ ｓｔｒｕｃｔｕｒｅｓ. Ｅｎｈａｎｃｅｄ
ｓｔｅｅｒａｂｉｌｉｔｙ ｃａｎ ｂｅ ｅｘｔｅｎｄｅｄ ｔｏ ｐｒｅ￣ｂｅｎｔ ａｎｄ ｐｒｅ￣
ｃｕｒｖｅｄ ｎｅｅｄｌｅｓ ｗｉｔｈ ｈｉｇｈｅｒ ｐｏｔｅｎｔｉａｌ ｆｏｒ ｍａｎｅｕｖｅｒ￣
ａｂｉｌｉｔｙ ｃｏｍｐａｒｉｎｇ ｔｏ ｂｅｖｅｌ ｔｉｐ ｎｅｅｄｌｅｓ. Ｔｈｏｍａｓ ｉｎ
[４５] ｓｈｏｗｅｄ ｔｈａｔ ｉｎ ａ ｐｒｅ￣ｃｕｒｖｅｄ ｎｅｅｄｌｅꎬ ｔｈｅ ｔｉｐ
ｐａｔｈ ｃｕｒｖａｔｕｒｅ ｉｓ ｉｎｖｅｒｓｅｌｙ ｃｏｒｒｅｌａｔｅｄ ｔｏ ｔｈｅ ａｒｃ
ｌｅｎｇｔｈ ｏｆ ｔｈｅ ｐｒｅ￣ｃｕｒｖｅｄ ｓｅｃｔｉｏｎ. Ｉｎｓｔｅａｄ ｏｆ ｉｔｓ ｉｎ￣
ｃｒｅａｓｅｄ ｓｔｅｅｒａｂｉｌｉｔｙꎬ ｔｈｅｒｅ ａｒｅ ｓｏｍｅ ｎｅｇａｔｉｖｅ ｉｍｐｌｉｃａ￣
ｔｉｏｎｓ ａｓｓｏｃｉａｔｅｄ ｗｉｔｈ ｐｒｅ￣ｃｕｒｖｅｄ ｎｅｅｄｌｅｓ. Ｓｐｅｃｉｆｉｃａｌ￣
ｌｙꎬ ｄｕｅ ｔｏ ｔｈｅ ｉｎｃｒｅａｓｅｄ ｓｔｒｅｓｓ ａｐｐｌｉｅｄ ｏｎ ｔｉｓｓｕｅꎬ ｌａｔ￣
ｅｒａｌ ｔｉｓｓｕｅ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ ｉｎｃｒｅａｓｅｓ ａｎｄ ｔｈｅ ｇｒｅａｔｅｒ ｄｉｓ￣
ｃｒｅｐａｎｃｙ ｂｅｔｗｅｅｎ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｔｉｐ ｐａｔｈ ａｎｄ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ
ｓｈａｆｔ ｉｓ ｓｅｅｎ. Ｗｉｔｈ ｋｉｎｋｅｄ ｂｅｖｅｌ ｔｉｐ ｎｅｅｄｌｅｓꎬ ｅｖｅｎ
ｈｉｇｈｅｒ ｃｕｒｖａｔｕｒｅ ｃａｎ ｂｅ ａｃｈｉｅｖｅｄꎬ ｂｕｔ ｗｉｔｈ ｉｎｃｒｅａｓｅｄ
ｔｉｓｓｕｅ ｄａｍａｇｅ. Ｔｈｉｓ ｉｓ ｂｅｃａｕｓｅ ｏｆ ｔｈｅ ｌｏｃａｌ ｈｅｌｉｃａｌ
ｐａｔｈ ｇｅｎｅｒａｔｅｄ ｄｕｒｉｎｇ ｔｈｅ ａｘｉａｌ ｒｏｔａｔｉｏｎ ｏｆ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ
ｂａｓｅ. Ｔｈｉｓ ｉｓｓｕｅ ｉｓ ａｄｄｒｅｓｓｅｄ ｉｎ [４６] ａｎｄ ｓｏｌｖｅｄ ｂｙ
ｉｎｔｒｏｄｕｃｉｎｇ ｆｌｅｘｕｒｅ￣ｂａｓｅｄ ｂｅｖｅｌ ｔｉｐ ｎｅｅｄｌｅｓꎬ ｗｈｉｃｈ
ｏｆｆｅｒ ｂｏｔｈ ｈｉｇｈ ｓｔｅｅｒａｂｉｌｉｔｙ ｓｉｍｉｌａｒ ｔｏ ｋｉｎｋｅｄ ｂｅｖｅｌ ｔｉｐ
ｎｅｅｄｌｅｓ ａｎｄ ｌｅｓｓ ｔｉｓｓｕｅ ｄａｍａｇｅ ｓｉｍｕｌｔａｎｅｏｕｓｌｙ. Ｔｈｅ
ｂｅｖｅｌ ｔｉｐ ｋｉｎｋｓ ｄｕｒｉｎｇ ｐｕｒｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｉｎ ｒｅｓｐｏｎｓｅ ｔｏ

３８



　 Ａｆｓｏｏｎ Ｎｅｊａｔｉ ＡＧＨＤＡＭ ｅｔ ａｌ: Ｉｍｐｏｒｔａｎｔ Ｉｓｓｕｅｓ ｏｆ Ｎｅｅｄｌｅ Ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｉｎｔｏ Ｓｏｆｔ Ｔｉｓｓｕｅ

ｔｉｓｓｕｅ ｒｅａｃｔｉｏｎ ｆｏｒｃｅｓ. Ｍｏｒｅｏｖｅｒꎬ ｄｕｒｉｎｇ ａｘｉａｌ ｒｏｔａ￣
ｔｉｏｎꎬ ｔｈｅ ｆｌｅｘｕｒｅ ｔｅｎｄｓ ｔｏ ｂｅｎｄ ｔｈｅ ｋｉｎｋｅｄ ｂｅｖｅｌ ｔｉｐ
ｂａｃｋ ｔｏ ｉｔｓ ｉｎｉｔｉａｌ ｓｔｒａｉｇｈｔ ｃｏｎｆｉｇｕｒａｔｉｏｎ. Ｉｎ ｉｎ￣ｖｉｖｏ
ａｐｐｌｉｃａｔｉｏｎｓꎬ ｗｈｅｒｅ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｈａｓ ｔｏ ｐｅｎｅｔｒａｔｅ ｉｎｓｉｄｅ
ｔｈｅ ｉｎｈｏｍｏｇｅｎｅｏｕｓ ｔｉｓｓｕｅ ｃｏｍｐｒｉｓｉｎｇ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ ｌａｙｅｒｓ
ａｎｄ ｓｔｒｕｃｔｕｒｅｓꎬ ｉｔ ｉｓ ｐｒｅｆｅｒｒｅｄ ｔｏ ｇｅｎｅｒａｔｅ ｖａｒｉａｂｌｅ
ｃｕｒｖａｔｕｒｅ ｄｕｒｉｎｇ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ. Ｍｉｎｈａｓ ｅｔ ａｌ. ｉｎ [２２] ｉｎ￣
ｔｒｏｄｕｃｅｄ ａｎ ａｃｔｉｖｅ ａｐｐｒｏａｃｈ ｔｏ ｇｅｎｅｒａｔｉｎｇ ｖａｒｉａｂｌｅ
ｃｕｒｖａｔｕｒｅ ｔｈｒｏｕｇｈ ｔｈｅ ｄｕｔｙ￣ｃｙｃｌｅｄ ｓｐｉｎｎｉｎｇ ｏｆ ｔｈｅ
ｎｅｅｄｌｅ ｂａｓｅ. Ｗｉｔｈｏｕｔ ｒｏｔａｔｉｏｎꎬ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｔｉｐ ｆｏｌｌｏｗｓ
ａ ｐａｔｈ ｏｆ ｍａｘｉｍｕｍ ｎｅｅｄｌｅ ｃｕｒｖａｔｕｒｅꎬ ｉ.ｅ. κｍａｘ. Ａｌ￣
ｔｅｒｎａｔｉｖｅｌｙꎬ ｂｙ ｉｎｃｏｒｐｏｒａｔｉｎｇ ｃｏｎｓｔａｎｔ ｒｏｔａｔｉｏｎ ａｔ ａ
ｒａｔｅ ｇｒｅａｔｅｒ ｔｈａｎ ｔｈｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｖｅｌｏｃｉｔｙꎬ ｓｔｒａｉｇｈｔ ｔｒａｊ￣
ｅｃｔｏｒｉｅｓ ｃａｎ ｂｅ ａｃｈｉｅｖｅｄ. Ｂｙ ｃｏｍｂｉｎｉｎｇ ｐｅｒｉｏｄｓ ｏｆ
ｓｐｉｎｎｉｎｇꎬ Ｔｒｏｔꎬ ｗｉｔｈ ｐｅｒｉｏｄｓ ｏｆ ｎｏｎ￣ｓｐｉｎｎｉｎｇꎬ Ｔｉｎｓꎬ
ａｎｙ ｖａｒｉａｂｌｅ ｃｕｒｖａｔｕｒｅ ｌｅｓｓ ｔｈａｎ ｔｈｅ ｍａｘｉｍｕｍ ｎｅｅｄｌｅ
ｃｕｒｖａｔｕｒｅ ｃａｎ ｂｅ ｏｂｔａｉｎｅｄ. Ｔｈｅｒｅｆｏｒｅꎬ ｂｙ ａｄｊｕｓｔｉｎｇ
ｔｈｅ ｄｕｔｙ￣ｃｙｃｌｅ ｏｆ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｍｏｔｉｏｎꎬ ｐｒｏｐｏｒｔｉｏｎａｌ
ｃｏｎｔｒｏｌ ｏｆ ｄｅｓｉｒｅｄ ｎｅｅｄｌｅ ｃｕｒｖａｔｕｒｅ ｃａｎ ｂｅ ａｃｈｉｅｖｅｄ

ａｓ: κｄ ＝κｍａｘ(１￣α) ｗｈｅｒｅ α＝
Ｔｒｏｔ

Ｔｒｏｔ＋Ｔｉｎｓ
.

Ｔｏ ａｃｃｏｕｎｔ ｆｏｒ ｕｎｃｅｒｔａｉｎ ｏｒ ｕｎａｖａｉｌａｂｌｅ ｃｕｒｖａ￣
ｔｕｒｅꎬ Ｐｅｄｒｏ ｉｎ [４７] ｉｎｔｒｏｄｕｃｅｄ ａ ３Ｄ ａｄａｐｔｉｖｅ ｄｕｔｙ￣
ｃｙｃｌｅ ｓｔｅｅｒｉｎｇ ｓｙｓｔｅｍ ｂａｓｅｄ ｏｎ ａｎ ｏｎｌｉｎｅ ｅｓｔｉｍａｔｉｏｎ
ｏｆ ｎｅｅｄｌｅ ｃｕｒｖａｔｕｒｅ ｗｉｔｈｏｕｔ ｔｈｅ ｎｅｅｄ ｆｏｒ ｐｒｉｏｒ ｋｎｏｗｌ￣
ｅｄｇｅ ｏｆ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｃｕｒｖａｔｕｒｅ. Ｔｏ ｉｎｃｒｅａｓｅ ｔｈｅ ｒｅａｌｉｓｍ
ｏｆ ｔｈｅｉｒ ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔｓꎬ ｔｈｅｙ ｃｏｎｓｉｄｅｒｅｄ ｍｏｖｉｎｇ ｏｂｓｔａ￣
ｃｌｅｓ ａｎｄ ｔａｒｇｅｔｓ ｔｏ ｓｉｍｕｌａｔｅ ｔｉｓｓｕｅ ｍｏｔｉｏｎ ｃａｕｓｅｄ ｂｙ
ｔｉｓｓｕｅ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ ａｎｄ ｐｈｙｓｉｏｌｏｇｉｃａｌ ｐｒｏｃｅｓｓｅｓ. Ｂｏｔｈ
ｔｈｅ ｍｏｔｉｏｎ ｐｌａｎｎｅｒ ａｎｄ ｔｈｅ ｄｕｔｙ￣ｃｙｃｌｅ ｓｔｅｅｒｉｎｇ ｃｏｎ￣
ｔｒｏｌｌｅｒ ａｒｅ ｕｐｄａｔｅｄ ａｔ ｉｎｔｅｒｖａｌｓｏｆ １ ｓｅｃｏｎｄ. Ｂａｓｅｄ ｏｎ
ｔｈｅ Ｐｒｉｎｃｉｐｌｅ Ｃｏｍｐｏｎｅｎｔ Ａｎａｌｙｓｉｓꎬ ｔｈｅ ３Ｄ ｄａｔａ ｏｆ
ｎｅｅｄｌｅ ｔｉｐ ｐｏｓｉｔｉｏｎ ａｒｅ ｐｒｏｊｅｃｔｅｄ ｏｎｔｏ ａ ｐｌａｎｅꎬ ｗｈｅｒｅ
ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｍｏｔｉｏｎ ｉｓ ｐｅｒｆｏｒｍｅｄ ｄｕｒｉｎｇ ｅａｃｈ ｉｎｔｅｒｖａｌ.
Ｃｏｎｓｅｑｕｅｎｔｌｙꎬ ｔｈｅ Ｌｅａｓｔ Ｓｑｕａｒｅｓ ａｌｇｏｒｉｔｈｍ ｉｓ ｕｓｅｄ ｔｏ
ｆｉｔ ａ ｃｉｒｃｕｌａｒ ｐａｔｈ ｆｏｒ ｔｈｅ ｐｌａｎａｒ ｓｕｂ￣ｔｒａｊｅｃｔｏｒｉｅｓ.
Ｎｏｉｓｅ ｒｅｍｏｖａｌ ａｎｄ ｎｕｍｅｒｉｃａｌ ｒｏｂｕｓｔｎｅｓｓ ｏｆ ｔｈｅ ｅｓｔｉ￣
ｍａｔｅｄ ｃｕｒｖａｔｕｒｅ ｉｓ ａｃｈｉｅｖｅｄ ｔｈｒｏｕｇｈ Ｋａｌｍａｎ ｆｉｌｔｅ￣
ｒｉｎｇ. Ａｔ ｅａｃｈ ｉｎｔｅｒｖａｌ ｂａｓｅｄ ｏｎ ｔｈｅ ａｐｐｌｉｅｄ ｄｕｔｙ￣ｃｙ￣

ｃｌｅ ａｎｄ ｔｈｅ ｅｓｔｉｍａｔｅｄ ｃｕｒｖａｔｕｒｅ κ
︿

ｄꎬ κ
︿

ｍａｘ ｉｓ ｃａｌｃｕｌａｔｅｄ.

Ｇｉｖｅｎ κ
︿

ｍａｘ ａｎｄ κｄꎬ ｗｈｉｃｈ ｉｓ ｄｅｔｅｒｍｉｎｅｄ ｂｙ ｔｈｅ ｍｏ￣

ｔｉｏｎ ｐｌａｎｎｅｒꎬ ｔｈｅ ｄｕｔｙ￣ｃｙｃｌｅ ｓｔｅｅｒｉｎｇ ｃｏｎｔｒｏｌｌｅｒ ｓｅｔｓ
ｔｈｅ ｎｅｃｅｓｓａｒｙ Ｔｉｎｓ ａｎｄ Ｔｒｏｔ ｆｏｒ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｉｎ ｔｈｅ
ｎｅｘｔ ｉｎｔｅｒｖａｌ. Ｉｎ ａ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ ｗｏｒｋ [３７] ｖａｒｉａｂｌｅ ｃｕｒｖａ￣
ｔｕｒｅ ｉｓ ａｃｈｉｅｖｅｄ ｔｈｒｏｕｇｈ ｔｈｅ ｒｅｌａｔｉｖｅ ｒｏｔａｔｉｏｎ ａｎｄ ｅｘ￣
ｔｅｎｓｉｏｎ ｏｆ ｃｏｎｃｅｎｔｒｉｃ ｃｕｒｖｅｄ ｔｕｂｅｓ ｗｉｔｈ ｒｅｓｐｅｃｔ ｔｏ
ｅａｃｈ ｏｔｈｅｒ.

Ｌｕｃａ ｅｔ ａｌ. ｉｎ [４８]ꎬ ｉｎｓｐｉｒｅｄ ｂｙ ｎａｔｕｒｅꎬ ｐｒｅｓ￣
ｅｎｔｅｄ ａ ｓｔｅｅｒａｂｌｅ ｐｒｏｂｅ ｗｉｔｈ ａ ｐｒｏｇｒａｍｍａｂｌｅ ｂｅｖｅｌ
ｔｉｐ. Ｉｔ ｉｓ ｃｏｍｐｏｓｅｄ ｏｆ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ ｉｎｔｅｒｌｏｃｋｅｄ ｓｅｇｍｅｎｔｓ
ｗｈｉｃｈ ｃａｎ ｓｌｉｄｅ ｆｒｅｅｌｙ ｉｎ ｒｅｌａｔｉｏｎ ｔｏ ｅａｃｈ ｏｔｈｅｒ.
Ｈｅｎｃｅꎬ ｂｙ ａｄｊｕｓｔｉｎｇ ｔｈｅ ｒｅｌａｔｉｖｅ ｐｏｓｉｔｉｏｎ ｏｆ ｔｈｅ ｓｅｇ￣
ｍｅｎｔｓ ｔｈｅ ａｐｐｒｏａｃｈｉｎｇ ａｎｇｌｅ ｃａｎ ｂｅ ｃｏｎｔｒｏｌｌｅｄ ｌｉｎｅａｒ￣
ｌｙ ａｎｄ ｃｏｎｔｉｎｕｏｕｓｌｙ. Ｉｎｖｅｓｔｉｇａｔｉｎｇ ｔｈｅ ｂｅｖｅｌ ａｎｇｌｅ
ａｎｄ ｐｒｏｂｅ ｄｉａｍｅｔｅｒ ｏｎ ｔｈｅ ｐｒｏｂｅ ｐａｔｈ ｒｅｖｅａｌｓ ｔｈａｔ
ｂｏｔｈ ａ ｌａｒｇｅｒ ｂｅｖｅｌ ａｎｇｌｅ ａｎｄ ａ ｓｍａｌｌｅｒ ｐｒｏｂｅ ｄｉａｍｅ￣
ｔｅｒ ｌｅａｄ ｔｏ ｌａｒｇｅｒ ｃｕｒｖａｔｕｒｅ. Ｈｏｗｅｖｅｒꎬ ｔｈｉｓ ｃｏｍｅｓ ａｔ
ｔｈｅ ｅｘｐｅｎｓｅ ｏｆ ｌｅｓｓ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｓｔａｂｉｌｉｔｙ. Ｉｎ ａ ｔｙｐｉｃａｌ
ｆｏｕｒ￣ｐａｒｔ ｐｒｏｔｏｔｙｐｅꎬ ｔｗｏ ｃｈａｎｎｅｌｓ ａｒｅ ｃｏｎｓｉｄｅｒｅｄ ｆｏｒ
ｍｅｄｉｃａｌ ｔｏｏｌｓꎬ ｗｈｉｌｅ ｔｈｅ ｏｔｈｅｒ ｔｗｏ ａｒｅ ｕｓｅｄ ｆｏｒ ｐｌａ￣
ｃｉｎｇ ａｎ ｅｌｅｃｔｒｏｍａｇｎｅｔｉｃ ｔｒａｃｋｉｎｇ ｓｅｎｓｏｒ. ３Ｄ ｓｔｅｅｒｉｎｇ
ｃａｎ ｂｅ ｒｅａｃｈｅｄ ｔｈｒｏｕｇｈ ａｎ ｉｎｄｅｐｅｎｄｅｎｔ ｃｏｎｔｒｏｌ ａｎｄ
ａｃｔｕａｔｉｏｎ ｏｆ ｅａｃｈ ｓｅｇｍｅｎｔ.

６　 Ｃｕｒｒｅｎｔ ａｎｄ Ｆｕｔｕｒｅ Ｒｅｓｅａｒｃｈ Ｄｉｒｅｃｔｉｏｎｓ

Ｃｕｒｒｅｎｔ ｒｅｓｅａｒｃｈ ｏｎ ｒｏｂｏｔｉｃ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｐｒｏ￣
ｃｅｄｕｒｅｓ ｉｎ ｂｉｏｌｏｇｉｃａｌ ｔｉｓｓｕｅ ｉｓ ｓｔｉｌｌ ｉｎ ｉｔｓ ｅａｒｌｙ ｓｔａｇｅｓ.
Ｍｏｓｔ ａｐｐｒｏａｃｈｅｓ ｐｒｅｓｅｎｔｅｄ ｓｏ ｆａｒ ｗｏｒｋ ｗｅｌｌ ｉｎ ｎｅｅ￣
ｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｓｉｍｕｌａｔｉｏｎｓꎻ ｈｏｗｅｖｅｒꎬ ｍａｎｙ ｏｆ ｏｔｈｅｒ
ｆａｉｌ ｔｏ ｋｅｅｐ ｔｈｅｉｒ ｅｆｆｉｃａｃｙ ｉｎ ｐｒａｃｔｉｃｅ. Ｉｎ ｔｈｉｓ ｐａｐｅｒꎬ
ｓｏｍｅ ｏｆ ｔｈｅ ｓｔａｔｅ￣ｏｆ￣ｔｈｅ￣ａｒｔ ｏｆ ｔｈｅ ｃｕｒｒｅｎｔ ｒｅｓｅａｒｃｈ ｏｎ
ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｈａｓ ｂｅｅｎ ｉｎｔｒｏｄｕｃｅｄ. Ｈｏｗｅｖｅｒꎬ ｔｈｅｒｅ
ａｒｅ ｓｔｉｌｌ ｌｉｍｉｔａｔｉｏｎｓ ａｎｄ ｃｈａｌｌｅｎｇｅｓ ｔｈａｔ ｈａｖｅ ｔｏ ｂｅ ａｄ￣
ｄｒｅｓｓｅｄ ｂｅｆｏｒｅ ｔｒａｎｓｆｅｒｒｉｎｇ ｔｈｅｓｅ ｔｅｃｈｎｏｌｏｇｉｅｓ ｉｎｔｏ
ｏｐｅｒａｔｉｎｇ ｒｏｏｍｓ. Ｉｎ ｔｈｉｓ ｓｅｃｔｉｏｎꎬ ｗｅ ｈｉｇｈｌｉｇｈｔ ｓｏｍｅ
ｏｆ ｔｈｅｓｅ ｃｌｉｎｉｃａｌｌｙ ｒｅｌｅｖａｎｔ ｃｈａｌｌｅｎｇｅｓ ａｎｄ ｏｐｅｎ ａｒｅａｓ
ｆｏｒ ｆｕｔｕｒｅ ｒｅｓｅａｒｃｈ ｏｎ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｉｎ ｂｉｏｌｏｇｉｃａｌ
ｔｉｓｓｕｅ.

Ｉｔ ｉｓ ｋｎｏｗｎ ｔｈａｔ ｔｈｅ ｇｏａｌ ｏｆ ａ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ
ｓｙｓｔｅｍ ｉｓ ｔｏ ｎａｖｉｇａｔｅ ａ ｎｅｅｄｌｅ ｔｏ ｔｈｅ ｄｅｓｉｒｅｄ ｌｏｃａｔｉｏｎ
ｉｎｓｉｄｅ ｓｏｆｔ ｔｉｓｓｕｅ ｗｈｉｌｅ ｍａｉｎｔａｉｎｉｎｇ ｔｈｅ ｗｈｏｌｅ ｐｒｏｃｅ￣
ｄｕｒｅ ｌｅｓｓ ｉｎｖａｓｉｖｅ ａｓ ｍｕｃｈ ａｓ ｐｏｓｓｉｂｌｅ. Ａｓ ａ ｒｅｓｕｌｔꎬ
ｔｈｅ ｐｅｒｆｏｒｍａｎｃｅ ｏｆ ｔｈｅ ｐｒｏｃｅｄｕｒｅ ｈｉｇｈｌｙ ｄｅｐｅｎｄｓ ｏｎ

４８



ＩＮＳＴＲＵＭＥＮＴＡＴＩＯＮꎬ Ｖｏｌ ６. Ｎｏ ２ꎬ Ｊｕｎｅ ２０１９

ｔｈｅ ｆｉｎａｌ ｎｅｅｄｌｅ ｔｉｐ ｐｌａｃｅｍｅｎｔ ａｃｃｕｒａｃｙ. Ｉｎ ｓｏｍｅ ａｐ￣
ｐｌｉｃａｔｉｏｎｓꎬ ａｃｑｕｉｒｉｎｇ ｓｕｂ￣ｍｍ ｐｒｅｃｉｓｉｏｎ ｉｓ ｒｅｑｕｉｒｅｄꎬ
ｗｈｉｃｈ ｉｔｓｅｌｆ ｉｓ ａ ｃｌｉｎｉｃａｌｌｙ ｃｈａｌｌｅｎｇｉｎｇ ｇｏａｌ. Ｔｈｅ
ｍｏｒｅ ｉｎｓｉｇｈｔ ｉｓ ａｖａｉｌａｂｌｅ ａｂｏｕｔ ｔｈｅ ｃｏｍｐｌｅｘ ｎｅｅｄｌｅ￣
ｔｉｓｓｕｅ ｉｎｔｅｒａｃｔｉｏｎꎬ ｔｈｅ ｍｏｒｅ ａｃｃｕｒａｔｅ ｔｈｅ ｃｏｎｔｒｏｌ ｔａｓｋ
ｉｓ. Ｔｏ ｃｈａｒａｃｔｅｒｉｚｅ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｉｎｓｉｄｅ ｓｏｆｔ ｔｉｓｓｕｅꎬ
ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ ｍｏｄｅｌｓ ｈａｖｅ ｂｅｅｎ ｄｅｖｅｌｏｐｅｄ. Ｈｏｗｅｖｅｒꎬ ｄｅ￣
ｖｅｌｏｐｉｎｇ ａ ｐｅｒｆｅｃｔ ｍｏｄｅｌ ｃａｐａｂｌｅ ｏｆ ｃａｐｔｕｒｉｎｇ ａｌｌ ａｓ￣
ｐｅｃｔｓ ｏｆ ｎｅｅｄｌｅ￣ｔｉｓｓｕｅ ｉｎｔｅｒａｃｔｉｏｎ ｉｓ ｈｉｇｈｌｙ ｃｏｍｐｌｉｃａｔ￣
ｅｄ ａｎｄꎬ ａｓ ｓｕｃｈꎬ ｒｅｍａｉｎｓ ｕｎｄｅｒ￣ｒｅｓｅａｒｃｈｅｄ ａｎｄ ａ
ｄａｕｎｔｉｎｇ ｃｈａｌｌｅｎｇｅ ｆｏｒ ｉｎｔｅｒｅｓｔｅｄ ｒｅｓｅａｒｃｈｅｒｓ.

Ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｉｓ ａ ｃｏｍｐｌｉｃａｔｅｄ ｐｒｏｃｅｓｓ ｃｏｎ￣
ｓｉｓｔｉｎｇ ｏｆ ｓｕｃｈ ｓｔａｇｅｓ ａｓ ｔｉｓｓｕｅ ｒｕｐｔｕｒｅꎬ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎꎬ
ａｎｄ ｃｕｔｔｉｎｇ. Ａｎ ａｃｃｕｒａｔｅ ｍｏｄｅｌｉｎｇ ｏｆ ｅａｃｈ ｏｆ ｔｈｅｓｅ
ｓｔａｇｅｓ ｃａｌｌｓ ｆｏｒ ｅｘｔｅｎｓｉｖｅ ｒｅａｌ￣ｔｉｍｅ ｋｎｏｗｌｅｄｇｅ ｄｕｒｉｎｇ
ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｉｎｓｉｄｅ ｓｏｆｔ ｔｉｓｓｕｅ. Ｏｎ ｔｈｅ ｏｔｈｅｒ
ｈａｎｄꎬ ｉｎ ｖｉｅｗ ｏｆ ｔｈｅ ｆａｃｔ ｔｈａｔ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ
ｖｅｌｏｃｉｔｙ ｉｓ ｌｉｍｉｔｅｄꎬ ｍｏｓｔ ｏｆ ｔｈｅ ｗｏｒｋｓ ｉｎｔｒｏｄｕｃｅｄ
ｈｅｒｅ ａｒｅ ｂａｓｅｄ ｏｎ ｋｉｎｅｔｉｃ ｍｏｄｅｌｓ ｗｉｔｈ ｃｅｒｔａｉｎ ａｓ￣
ｓｕｍｐｔｉｏｎｓ ｏｎ ｓｏｆｔ ｔｉｓｓｕｅ ｉｎｃｌｕｄｉｎｇ ｔｉｓｓｕｅ ｈｏｍｏｇｅｎｅｉ￣
ｔｙꎬ ｉｓｏｔｒｏｐｙꎬ ａｎｄ ｌｉｎｅａｒｉｔｙ. Ｉｎ ａｄｄｉｔｉｏｎꎬ ｍｏｓｔ ｏｆ ｔｈｅ
ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔａｌ ｒｅｓｕｌｔｓ ｈａｖｅ ｂｅｅｎ ｃａｒｒｉｅｄ ｏｕｔ ｅｘ￣ｖｉｖｏ ｏｒ
ｏｎ ａｒｔｉｆｉｃｉａｌ ｔｉｓｓｕｅｓ ｄｕｅ ｔｏ ｔｈｅｉｒ ｃｏｎｔｒｏｌｌｅｄ ｅｎｖｉｒｏｎ￣
ｍｅｎｔ. Ｉｎ ｖｉｅｗ ｏｆ ｔｈｅ ｉｎｔｅｒｍｉｘｅｄ ｎａｔｕｒｅ ｏｆ ｂｉｏｌｏｇｉｃａｌ
ｔｉｓｓｕｅꎬ ｓｏｍｅｔｉｍｅｓ ａ ｃｅｒｔａｉｎ ｔｅｃｈｎｏｌｏｇｙ ｏｒ ａｐｐｒｏａｃｈ
ｍａｙ ｎｏｔ ｗｏｒｋ ｗｅｌｌ ｄｕｒｉｎｇ ｔｈｅ ｅｎｔｉｒｅ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ.
Ｆｏｒ ｅｘａｍｐｌｅꎬ ｐａｓｓｉｖｅ ｓｔｅｅｒｉｎｇ ｏｆ ｓｔｅｅｒａｂｌｅ ｂｅｖｅｌ￣ｔｉｐ
ｎｅｅｄｌｅｓ ｍａｙ ｄｅｇｒａｄｅ ｉｎ ｐｅｒｆｏｒｍａｎｃｅ ａｓ ｔｉｓｓｕｅ ｓｔｉｆｆ￣
ｎｅｓｓ ｄｅｃｒｅａｓｅｓ. Ｓｉｎｃｅ ｔｈｅ ｓｔｅｅｒｉｎｇ ｉｓ ｂａｓｅｄ ｏｎ ｔｈｅ ｔｉｓ￣
ｓｕｅ ｒｅａｃｔｉｏｎ ｆｏｒｃｅꎬ ｔｈｅｓｅ ｍｅｔｈｏｄｓ ｌｏｓｅ ｅｆｆｉｃｉｅｎｃｙ ｉｎ￣
ｓｉｄｅ ｆｌｕｉｄ￣ｆｉｌｌｅｄ ｃａｖｉｔｉｅｓ. Ｉｎｓｔｅａｄꎬ ｓｏｍｅ ａｃｔｉｖｅ ｍｅｔｈ￣
ｏｄｓ ｓｕｃｈ ａｓ ｔｈｅ ｕｓｅ ｏｆ ｃｏｎｃｅｎｔｒｉｃ ｔｕｂｅｓ [３７] ｍｉｇｈｔ
ｐｒｏｖｅ ａ ｍｏｒｅ ｐｏｔｅｎｔ ａｎｄ ｗｏｒｋａｂｌｅ ａｌｔｅｒｎａｔｉｖｅ. Ｈｏｗ￣
ｅｖｅｒꎬ ｔｈｅ ａｓｓｏｃｉａｔｅｄ ｃｏｓｔ ｉｓ ｔｈｅ ｉｎｃｒｅａｓｅ ｉｎ ｔｈｅ ｓｉｚｅ ｏｆ
ｔｈｅ ｔｕｂｅ ａｓ ｃｏｍｐａｒｅｄ ｔｏ ｔｈｅ ｔｈａｔ ｏｆ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ. Ｔｏ ａ￣
ｃｈｉｅｖｅ ｂｏｔｈ ｏｂｊｅｃｔｉｖｅｓꎬ ｍｏｒｅ ｒｅｓｅａｒｃｈ ｏｎ ｎｅｅｄｌｅ ｍａ￣
ｔｅｒｉａｌ ａｎｄ ｔｅｃｈｎｏｌｏｇｉｅｓ ｉｓ ｒｅｑｕｉｒｅｄ.

Ｒｅｇａｒｄｉｎｇ ａｎ ａｃｃｕｒａｔｅ ａｎａｌｙｓｉｓ ｏｆ ｔｈｅ ｉｍｐｏｒｔａｎｔ
ｉｓｓｕｅ ｏｆ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｖｅｌｏｃｉｔｙꎬ ａｓ ｏｂｓｅｒｖｅｄ ｉｎ [４０]ꎬ ｏｎｅ
ｈａｓ ｔｏ ｉｎｖｅｓｔｉｇａｔｅ ｔｈｅ ｄｙｎａｍｉｃ ｂｅｈａｖｉｏｒ ｏｆ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎ￣
ｓｅｒｔｉｏｎ ｐｒｏｃｅｄｕｒｅ. Ｉｔ ｉｓ ｋｎｏｗｎ ｔｈａｔ ｂｉｏｌｏｇｉｃａｌ ｔｉｓｓｕｅ ｉｓ
ｉｎｈｏｍｏｇｅｎｅｏｕｓꎬ ａｎｉｓｏｔｒｏｐｉｃ ａｎｄ ｎｏｎｌｉｎｅａｒ. Ｉｔｓ ｍｅ￣

ｃｈａｎｉｃａｌ ｐｒｏｐｅｒｔｉｅｓ ｖａｒｙ ｗｉｔｈ ｒｅｓｐｅｃｔ ｔｏ ｌｏｃａｔｉｏｎ ａｎｄ
ｄｉｒｅｃｔｉｏｎ. Ｅｖｅｎ ｆｏｒ ａ ｓｐｅｃｉｆｉｃ ｌｏｃａｔｉｏｎ ａｎｄ ｏｒｉｅｎｔａｔｉｏｎ
ｉｎｓｉｄｅ ｔｈｅ ｔｉｓｓｕｅꎬ ｔｈｅｓｅ ｐｒｏｐｅｒｔｉｅｓ ｕｎｄｅｒｇｏ ｖａｒｉａｔｉｏｎｓ
ｄｕｅ ｔｏ ｏｔｈｅｒ ｄｅｔｅｒｍｉｎｉｎｇ ｆａｃｔｏｒｓ ｓｕｃｈ ａｓ ｂｏｄｙ ｔｅｍ￣
ｐｅｒａｔｕｒｅꎬ ｖａｓｃｕｌａｒ ｐｒｅｓｓｕｒｅꎬ ａｎｄ ｈｅａｌｔｈ ｏｆ ｔｈｅ ｏｒ￣
ｇａｎｓ. Ｏｔｈｅｒ ｐａｔｉｅｎｔ￣ｓｐｅｃｉｆｉｃ ｐａｒａｍｅｔｅｒｓ ｓｕｃｈ ａｓ ｇｅｎ￣
ｄｅｒꎬ ａｇｅꎬ ａｎｄ ｍａｓｓ ａｒｅ ｅｘｔｒａ ｉｎｆｌｕｅｎｔｉａｌ ｆａｃｔｏｒｓ. Ｂｉｏ￣
ｍｏｔｉｏｎ ｏｆ ｏｒｇａｎｓ ｓｕｃｈ ａｓ ｃａｒｄｉａｃ ａｎｄ ｒｅｓｐｉｒａｔｏｒｙ ｓｙｓ￣
ｔｅｍｓ ｃａｎ ｃａｕｓｅ ｔｉｓｓｕｅ ｍｏｔｉｏｎ. Ａｓ ｔｉｓｓｕｅ ｐｈａｎｔｏｍｓ ａｒｅ
ｔｒａｎｓｌｕｃｅｎｔꎬ ａｌｍｏｓｔ ｈｏｍｏｇｅｎｏｕｓꎬ ａｎｄ ｌｅｓｓ ｐｒｏｎｅ ｔｏ
ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎｓ ｃａｕｓｅｄ ｂｙ ＵＳ ｍｅａｓｕｒｉｎｇ ｐｒｏｂｅｓꎬ ｔｈｅｙ
ｃａｎｎｏｔ ｂｅ ａ ｔｒｕｅ ｒｅｐｒｅｓｅｎｔａｔｉｏｎ ｏｆ ｂｉｏｌｏｇｉｃａｌ ｔｉｓｓｕｅ.
Ｉｎｓｔｅａｄꎬ ｔｈｒｏｕｇｈ ｉｎ￣ｖｉｖｏ ｔｅｓｔｓꎬ ｔｈｅｒｅ ｓｈｏｕｌｄ ｂｅ ｓｐａｃｅ
ｆｏｒ ｔｈｅ ｅｘｉｓｔｉｎｇ ｕｎｃｅｒｔａｉｎｔｙ ｉｎ ｓｅｎｓｉｎｇ ａｎｄ ｍｏｔｉｏｎ
ｗｈｉｃｈ ｃｏｍｅ ｉｎｔｏ ｐｌａｙꎬ ｗｈｉｃｈ ｉｓ ａ ｎｅｃｅｓｓａｒｙ ｓｔｅｐ ｉｎ
ｖｅｒｉｆｙｉｎｇ ｔｈｅ ｃｌｉｎｉｃａｌ ｅｆｆｅｃｔｉｖｅｎｅｓｓ ｏｆ ａｎｙ ｐｒｏｐｏｓｅｄ
ａｐｐｒｏａｃｈ.

Ｉｎ [３３]ꎬ ｔｈｅ ａｕｔｈｏｒｓ ｐｏｉｎｔｅｄ ｏｕｔ ｓｏｍｅ ｏｆ ｔｈｅ
ｃｏｍｐｌｉｃａｔｉｏｎｓ ａｓｓｏｃｉａｔｅｄ ｗｉｔｈ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｐｒｏｃｅ￣
ｄｕｒｅｓ. Ａ ｐｒｏｏｆ ｏｆ ｔｈｅ ｃｏｍｐｌｅｘ ｍｅｃｈａｎｉｃａｌ ｎｅｅｄｌｅ￣ｔｉｓ￣
ｓｕｅ ｉｎｔｅｒａｃｔｉｏｎ ｉｓ ｔｉｓｓｕｅ ｒｕｐｔｕｒｅ ｗｈｉｃｈ ｉｓ ｒａｔｈｅｒ ｆｒｅ￣
ｑｕｅｎｔꎬ ｄｙｎａｍｉｃꎬ ａｎｄ ｕｓｕａｌｌｙ ｆｏｌｌｏｗｅｄ ｂｙ ｕｎｃｏｎ￣
ｔｒｏｌｌｅｄ ｃｒａｃｋ ｅｘｔｅｎｓｉｏｎｓ. Ｔｈｅｙ ｆｏｕｎｄ ｔｈａｔ ｉｆ ｔｈｅ ｎｅｅ￣
ｄｌｅ ｅｎｔｅｒｓ ａ ｍｅｍｂｒａｎｅ ｗｉｔｈ ａｎ ａｎｇｌｅ ｌｅｓｓ ｔｈａｎ ｔｈｅ
ｐｅｒｐｅｎｄｉｃｕｌａｒ ｃａｓｅꎬ ｉｔ ｉｓ ｌｉｋｅｌｙ ｔｏ ｓｉｇｎｉｆｉｃａｎｔｌｙ ａｌｔｅｒ
ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｔｉｐ ｐｏｓｉｔｉｏｎ ａｆｔｅｒ ｐｕｎｃｔｕｒｅ ａｓ ｃｏｍｐａｒｅｄ ｔｏ
ｔｈｅ ｎｏ ｍｅｍｂｒａｎｅ ｃａｓｅ. Ｉｎ ａｄｄｉｔｉｏｎꎬ ｔｈｅｙ ｃｉｔｅｄ ｎｅｅｄｌｅ
ｂｕｃｋｉｎｇ ａｓ ｏｎｅ ｏｆ ｔｈｅ ｃｈａｌｌｅｎｇｅｓ ｄｕｒｉｎｇ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒ￣
ｔｉｏｎ. Ｆｏｒ ｆｒｅｑｕｅｎｔｌｙ ｕｓｅｄ ｓｔｅｅｒａｂｌｅ ｂｅｖｅｌ￣ｔｉｐ ｎｅｅｄｌｅｓ
ｗｉｔｈ ａ ｓｍａｌｌ ｄｉａｍｅｔｅｒꎬ ｉｆ ｔｈｅ ａｐｐｌｉｅｄ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｆｏｒｃｅ
ｅｘｃｅｅｄｓ ａ ｃｅｒｔａｉｎ ａｍｏｕｎｔꎬ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｉｓ ｌｉｋｅｌｙ ｔｏ
ｂｕｃｋｌｅ ｄｕｒｉｎｇ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ａｎｄꎬ ｃｏｎｓｅｑｕｅｎｔｌｙꎬ ｌａｔｅｒａｌｌｙ
ｓｌｉｃｅ ｔｈｅ ｔｉｓｓｕｅ. Ｔｈｉｓ ｏｂｓｅｒｖａｔｉｏｎ ｉｓ ｉｎ ｃｏｎｔｒａｓｔ ｗｉｔｈ
ｔｈｅ ｍｉｎｉｍａｌ ｉｎｖａｓｉｖｅｎｅｓｓ ｇｏａｌ ｏｆ ｔｈｅ ｐｒｏｃｅｄｕｒｅ. Ｔｏ
ｍｉｔｉｇａｔｅ ｔｈｉｓ ｅｆｆｅｃｔꎬ ｍｏｒｅ ｐｒｅｃｉｓｅ ｒｅｓｅａｒｃｈ ｏｎ ｎｅｅｄｌｅ
ｍｅｃｈａｎｉｃｓ ａｎｄ ｄｅｓｉｇｎ ｎｅｅｄｓ ｔｏ ｂｅ ｄｏｎｅ. Ｍｏｒｅｏｖｅｒꎬ
ｔｈｅｒｅ ｓｈｏｕｌｄ ｂｅ ａ ｐｒｏｐｅｒ ｍｅａｓｕｒｅ ｔｏ ｑｕａｎｔｉｆｙ ｔｈｅ ａ￣
ｍｏｕｎｔ ｏｆ ｔｉｓｓｕｅ ｄａｍａｇｅ ｃａｕｓｅｄ ｂｙ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｄｕｒｉｎｇ
ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ. Ｔｈｉｓ ｉｓ ａｎ ｏｐｅｎ ａｒｅａ ｆｏｒ ｒｅｓｅａｒｃｈ ａｎｄ ｉｓ
ｐａｒｔｉｃｕｌａｒｌｙ ｉｍｐｏｒｔａｎｔ ｗｈｅｎ ｒｅｄｕｃｉｎｇ ｔｉｓｓｕｅ ｄａｍａｇｅ
ｃａｎ ｈａｖｅ ｆａｒ￣ｒｅａｃｈｉｎｇ ｉｍｐｌｉｃａｔｉｏｎｓ ｆｏｒ ｖｉｔａｌ ｏｒｇａｎｓ ｏｆ
ｔｈｅ ｂｏｄｙ ｌｉｋｅ ｔｈｅ ｂｒａｉｎ.

５８



　 Ａｆｓｏｏｎ Ｎｅｊａｔｉ ＡＧＨＤＡＭ ｅｔ ａｌ: Ｉｍｐｏｒｔａｎｔ Ｉｓｓｕｅｓ ｏｆ Ｎｅｅｄｌｅ Ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｉｎｔｏ Ｓｏｆｔ Ｔｉｓｓｕｅ

Ｄｕｒｉｎｇ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｉｎ ｒｅａｌ ｔｉｓｓｕｅꎬ ｔｈｅ ａｎａｔｏｍｙ ｏｆ
ｔｈｅ ｉｎｔｅｎｄｅｄ ｏｒｇａｎ ａｎｄ ｉｔｓ ｓｕｒｒｏｕｎｄｉｎｇ ｔｉｓｓｕｅ ｉｓ ａｌｓｏ
ａｎ ｉｍｐｏｒｔａｎｔ ｉｓｓｕｅ ｔｏ ｂｅ ｒｅｃｋｏｎｅｄ ｗｉｔｈ ａｓ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ
ｈａｓ ｔｏ ｐａｓｓ ｔｈｒｏｕｇｈ ｍｕｌｔｉｐｌｅ ｔｉｓｓｕｅ ｌａｙｅｒｓ ａｎｄ ｍｅｍ￣
ｂｒａｎｅｓ ｗｉｔｈ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ ｃｈａｒａｃｔｅｒｉｓｔｉｃｓ. Ｅａｃｈ ｏｆ ｔｈｅｍ
ｂｅｈａｖｅｓ ｌｉｋｅ ａ ｒｕｐｔｕｒｅ ｅｖｅｎｔ. Ｆｏｒ ｉｎｔｒａｏｐｅｒａｔｉｖｅ
ｃｌｏｓｅｄ￣ｌｏｏｐ ｇｕｉｄａｎｃｅ ａｎｄ ｃｏｎｔｒｏｌ ｏｆ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎꎬ
ｐｒｏｐｅｒ ｓｅｎｓｏｒｙ ｍｏｄａｌｉｔｉｅｓ ｈａｖｅ ｔｏ ｂｅ ｕｔｉｌｉｚｅｄ ｉｎ ｏｒｄｅｒ
ｔｏ ｄｅｔｅｃｔ ｔｈｅｓｅ ｄｅｔａｉｌｅｄ ｄｙｎａｍｉｃ ｉｎｔｅｒａｃｔｉｏｎｓ. Ｇｅｎｅｒ￣
ａｌｌｙꎬ ｔｈｅ ｂｕｒｄｅｎ ｏｆ ｐｒｏｖｉｄｉｎｇ ｆｅｅｄｂａｃｋ ｄｕｒｉｎｇ ｉｎｓｅｒ￣
ｔｉｏｎ ｉｓ ｍｏｓｔｌｙ ｏｎ ｍｅｄｉｃａｌ ｉｍａｇｉｎｇ ｍｏｄａｌｉｔｉｅｓ. Ｉｎ ｒｅ￣
ｃｅｎｔ ｙｅａｒｓꎬ ｒｅｓｅａｒｃｈｅｒｓ ｈａｖｅ ｍａｄｅ ｃｏｎｓｉｄｅｒａｂｌｅ ｐｒｏ￣
ｇｒｅｓｓ ｉｎ ｉｍａｇｅ ｐｒｏｃｅｓｓｉｎｇ ｔｅｃｈｎｏｌｏｇｙ. Ｈｏｗｅｖｅｒꎬ ｏｂ￣
ｔａｉｎｉｎｇ ｃｌｉｎｉｃａｌｌｙ ｈｉｇｈ￣ｒｅｓｏｌｕｔｉｏｎ ｒｅａｌ￣ｔｉｍｅ ３Ｄ ｖｉｓｕａｌ
ｆｅｅｄｂａｃｋ ｆｒｏｍ ｎｅｅｄｌｅ￣ｔｉｓｓｕｅ ｉｎｔｅｒａｃｔｉｏｎꎬ ｃａｐａｂｌｅ ｏｆ
ｔｒａｃｋｉｎｇ ｎｅｅｄｌｅ ａｎｄ ｔｉｓｓｕｅ ｍｏｔｉｏｎｓ ａｎｄ ｍｅａｓｕｒｉｎｇ ３Ｄ
ｔｉｓｓｕｅ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ ｉｎｓｉｄｅ ｔｈｅ ｏｐａｑｕｅ ｂｉｏｌｏｇｉｃａｌ ｔｉｓｓｕｅ
ａｎｄ ｉｎ ｔｈｅ ｐｒｅｓｅｎｃｅ ｏｆ ａｎａｔｏｍｉｃａｌ ｏｂｓｔａｃｌｅｓ ａｎｄ ａｉｒ
ｐｏｃｋｅｔｓꎬ ｈａｓ ｐｒｏｖｅｄ ａ ｒａｔｈｅｒ ｆｏｒｍｉｄａｂｌｅ ｃｈａｌｌｅｎｇｅ.
Ｉｎ ｃｕｒｒｅｎｔ ｐｒａｃｔｉｃｅꎬ ＵＳ ｉｍａｇｉｎｇ ｉｓ ｐｒｅｆｅｒｒｅｄ ｔｈａｎｋｓ
ｔｏ ｉｔｓ ｓａｆｅｔｙꎬ ｌｏｗ ｃｏｓｔꎬ ａｎｄ ａｂｉｌｉｔｙ ｔｏ ｐｒｏｖｉｄｅ ｉｎｆｏｒ￣
ｍａｔｉｏｎ ａｂｏｕｔ ｔｉｓｓｕｅ ｐｒｏｐｅｒｔｉｅｓ ｓｕｃｈ ａｓ ｉｔｓ ｅｌａｓｔｉｃｉｔｙ.
Ｙｅｔꎬ ｉｔ ｉｓ ｈｉｇｈｌｙ ｃｏｒｒｕｐｔｅｄ ｗｉｔｈ ｍｅａｓｕｒｅｍｅｎｔ ｎｏｉｓｅ
ａｎｄꎬ ｃｏｎｓｅｑｕｅｎｔｌｙꎬ ｅｘｐｅｎｓｉｖｅ ｉｍａｇｅ ｐｒｏｃｅｓｓｉｎｇ ａｌ￣
ｇｏｒｉｔｈｍｓ ａｒｅ ｎｅｅｄｅｄ.

Ｉｎ ｔｈｅ ｃｏｎｔｅｘｔ ｏｆ ｓｅｎｓｉｎｇ ｔｅｃｈｎｏｌｏｇｙꎬ ｒｅｓｅａｒｃｈ￣
ｅｒｓ ｈａｖｅ ｃｏｍｅ ｃｌｏｓｅ ｔｏ ｉｎｔｅｇｒａｔｉｎｇ ｆｏｒｃｅ ｓｅｎｓｉｎｇ ｉｎｔｏ
ｒｏｂｏｔｉｃ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｓｙｓｔｅｍｓ. Ｉｎ ｔｈｉｓ ｒｅｇａｒｄꎬ ｏｂ￣
ｔａｉｎｉｎｇ ｔｈｅ ｉｎｆｏｒｍａｔｉｏｎ ｏｆ ｄｉｆｆｅｒｅｎｔ ｆｏｒｃｅ ｃｏｍｐｏｎｅｎｔｓ
ｓｅｐａｒａｔｅｌｙ ｉｓ ｄｅｓｉｒｅｄ. Ｈｏｗｅｖｅｒꎬ ｄｕｅ ｔｏ ｔｈｅ ｓｍａｌｌ ｓｉｚｅ
ｏｆ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｄｉａｍｅｔｅｒꎬ ｔｈｅ ｃｕｒｒｅｎｔ ｗｏｒｋ ｉｓ ｂａｓｅｄ ｏｎ
ｆｏｒｃｅ ｓｅｎｓｉｎｇ ａｔ ｔｈｅ ｎｅｅｄｌｅ ｂａｓｅ. Ｓｉｎｃｅ ｔｅｌｅｍａｎｉｐｕｌａ￣
ｔｉｏｎ ｏｆ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｐｒｏｃｅｄｕｒｅｓ ｉｓ ａ ｐｒｏｍｉｓｉｎｇ ａｐ￣
ｐｌｉｃａｔｉｏｎ ｆｏｒ ｆｕｔｕｒｅ ｍｉｎｉｍａｌｌｙ ｉｎｖａｓｉｖｅ ｓｕｒｇｅｒｙ
(ＭＩＳ)ꎬ ｐｒｏｖｉｄｉｎｇ ａｃｃｕｒａｔｅ ｔａｃｔｉｌｅ / ｈａｐｔｉｃ ｆｅｅｄｂａｃｋ
ｔｏ ｔｈｅ ｍａｓｔｅｒ ｓｉｄｅ ｉｓ ｃｒｕｃｉａｌ ａｎｄꎬ ａｓ ｓｕｃｈꎬ ｄｅｖｅｌｏ￣
ｐｉｎｇ ａ ｐｒｏｐｅｒ ｈａｐｔｉｃ ｄｅｖｉｃｅ ｉｓ ａｎｏｔｈｅｒ ｃｈａｌｌｅｎｇｉｎｇ ａｒ￣
ｅａ.

Ａｓ ｓｔａｔｅｄ ａｂｏｖｅꎬ ｔｗｏ ｍａｉｎ ｃｈａｌｌｅｎｇｅｓ ａｒｅ ｔｉｓｓｕｅ
ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ ａｎｄ ｎｅｅｄｌｅ ｄｅｆｌｅｃｔｉｏｎ ｄｕｒｉｎｇ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎꎬ
ｗｈｉｃｈ ｍａｙ ｉｎｔｒｏｄｕｃｅ ｃｏｎｓｉｄｅｒａｂｌｅ ｕｎｃｅｒｔａｉｎｔｙ ｉｎ
ｔｅｒｍｓ ｏｆ ｔｉｓｓｕｅ / ｔａｒｇｅｔ ｍｏｖｅｍｅｎｔｓ. Ｔｈｅ ｆｉｎｉｔｅ ｅｌｅｍｅｎｔ

ｍｅｔｈｏｄ ( ＦＥＭ) ｉｓ ｗｉｄｅｌｙ ｕｓｅｄ ｉｎ ｔｈｅ ｌｉｔｅｒａｔｕｒｅ ｔｏ
ｐｒｅｄｉｃｔ ｔｉｓｓｕｅ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ. Ｈｏｗｅｖｅｒꎬ ｆｏｒ ａ ｍｏｒｅ ｒｅ￣
ａｌｉｓｔｉｃ ｒｅｐｒｅｓｅｎｔａｔｉｏｎ ｏｆ ｓｏｆｔ ｔｉｓｓｕｅ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎꎬ ｔｈｅ
ＦＥ ｔｉｓｓｕｅ ｍｏｄｅｌ ｈａｓ ｔｏ ｂｅ ｄｅｖｅｌｏｐｅｄ ｉｎ ｏｒｄｅｒ ｔｏ ｃａｐ￣
ｔｕｒｅ ｔｈｅ ｔｉｓｓｕｅ ｃｏｍｐｌｅｘ ｄｙｎａｍｉｃ ｂｅｈａｖｉｏｒ. Ｔｈｉｓ ａｄｄ￣
ｅｄ ｃｏｍｐｌｅｘｉｔｙ ｏｆ ｎｅｅｄｌｅ￣ｔｉｓｓｕｅ ｉｎｔｅｒａｃｔｉｏｎ ｃｏｕｌｄ ｉｎ￣
ｃｒｅａｓｅ ｔｈｅ ｃｏｍｐｕｔａｔｉｏｎａｌ ｃｏｓｔｓꎬ ａｎｄ ｃｏｎｓｅｑｕｅｎｔｌｙꎬ
ｌｉｍｉｔ ｔｈｅ ｍｏｄｅｌ’ｓ ａｐｐｌｉｃａｂｉｌｉｔｙ. Ｔｈｅｒｅｆｏｒｅꎬ ｉｍｐｒｏｖｅ￣
ｍｅｎｔ ｉｎ ｓｏｆｔｗａｒｅ ｓｙｓｔｅｍｓ ｉｓ ａｎｏｔｈｅｒ ｋｅｙ ａｒｅａ ｆｏｒ ｆｕ￣
ｔｕｒｅ ｒｅｓｅａｒｃｈꎬ ｗｈｉｃｈ ｃａｎ ｕｌｔｉｍａｔｅｌｙ ｂｅｎｅｆｉｔ ｒｏｂｏｔｉｃ
ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｓｙｓｔｅｍｓ.

Ｎｅｅｄｌｅ ｎａｔｕｒａｌ ｃｕｒｖａｔｕｒｅ ｉｓ ａｎｏｔｈｅｒ ｄｅｔｅｒｍｉｎｉｎｇ
ｆａｃｔｏｒ ｔｏ ｂｅ ｒｅｃｋｏｎｅｄ ｗｉｔｈ. Ａｌｔｈｏｕｇｈ ｃｏｎｃｅｎｔｒｉｃ
ｔｕｂｅｓ ａｎｄ ＤＣ ａｐｐｒｏａｃｈ ｏｆ ｓｔｅｅｒａｂｌｅ ｂｅｖｅｌ￣ｔｉｐ ｎｅｅｄｌｅｓ
ａｒｅ ｆｒｅｑｕｅｎｔｌｙ ｕｓｅｄ ｔｏ ｇｅｎｅｒａｔｅ ｖａｒｉａｂｌｅ ｃｕｒｖａｔｕｒｅ
ｔｒａｊｅｃｔｏｒｉｅｓ ｉｎｓｉｄｅ ｓｏｆｔ ｔｉｓｓｕｅꎬ ｔｈｅ ｍａｊｏｒ ｃｈａｌｌｅｎｇｅ ｉｓ
ｔｏ ｏｂｔａｉｎ ａ ｓｍａｌｌｅｒ ｒａｄｉｕｓ ｏｆ ｃｕｒｖａｔｕｒｅ ｗｉｔｈ ｌｅｓｓ ｔｉｓ￣
ｓｕｅ ｔｒａｕｍａꎬ ｗｈｉｃｈꎬ ａｓ ｉｔ ｓｔａｎｄｓ ｎｏｗꎬ ｉｓ ｓｔｉｌｌ ａｎ ｏｐｅｎ
ａｒｅａ ｆｏｒ ｆｕｔｕｒｅ ｒｅｓｅａｒｃｈ.

７　 Ｃｏｎｃｌｕｓｉｏｎ

Ｔｈｅ ｐｒｉｍａｒｙ ｇｏａｌ ｏｆ ｔｈｉｓ ｓｔｕｄｙ ｗａｓ ｔｏ ｐｒｏｖｉｄｅ
ｓｏｍｅ ｕｓｅｆｕｌ ａｎｄ ｅｓｓｅｎｔｉａｌ ｉｎｆｏｒｍａｔｉｏｎ ｏｎ ｔｈｅ ｆｉｅｌｄ ｏｆ
ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ. Ｔｈｅ ｍａｊｏｒ ａｒｅａｓ ｃｏｖｅｒｅｄ ｗｅｒｅ ｓｔｅｅｒ￣
ｉｎｇꎬ ｃｏｎｔｒｏｌꎬ ａｎｄ ｐｌａｎｎｉｎｇꎬ ｔｉｓｓｕｅ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ ａｎｄ
ｎｅｅｄｌｅ ｄｅｆｌｅｃｔｉｏｎꎬ ａｎｄ ｎｅｅｄｌｅ ｃｕｒｖａｔｕｒｅ. Ｉｎ ｔｈｉｓ ｒｅ￣
ｇａｒｄꎬ ｉｔ ｐｒｏｖｉｄｅｄ ｓｏｍｅ ｃｌｅａｒ ｐｏｉｎｔｓ ｉｎ ｅａｃｈ ａｒｅａ.
Ｍｏｒｅｏｖｅｒꎬ ｔｈｅ ｇａｐ ｂｅｔｗｅｅｎ ｔｈｅ ｃｕｒｒｅｎｔ ａｎｄ ｆｕｔｕｒｅ
ｒｅｓｅａｒｃｈ ｄｉｒｅｃｔｉｏｎｓ ｗａｓ ｅｌａｂｏｒａｔｅｄ.

Ｒｅｆｅｒｅｎｃｅｓ

[ １ ] 　 Ｎ.Ａｂｏｌｈａｓｓａｎｉꎬ Ｒ. Ｐａｔｅｌꎬ ａｎｄ Ｍ. Ｍｏａｌｌｅｍꎬ (２００７) .
Ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｉｎｔｏ ｓｏｆｔ ｔｉｓｓｕｅ: Ａ ｓｕｒｖｅｙ. Ｍｅｄｉｃａｌ
ｅｎｇｉｎｅｅｒｉｎｇ ＆ ｐｈｙｓｉｃｓꎬ ２９(４)ꎬ ｐｐ.４１３￣４３１.

[ ２ ] 　 Ｃ. Ｒｏｓｓａ ａｎｄ Ｍ.Ｔａｖａｋｏｌｉꎬ (２０１７) . Ｉｓｓｕｅｓ ｉｎ ｃｌｏｓｅｄ￣
ｌｏｏｐ ｎｅｅｄｌｅ ｓｔｅｅｒｉｎｇ. Ｃｏｎｔｒｏｌ Ｅｎｇｉｎｅｅｒｉｎｇ Ｐｒａｃｔｉｃｅꎬ
６２ꎬ ｐｐ. ５５￣６９.

[ ３ ] 　 Ｉ.Ｅｌｇｅｚｕａꎬ Ｙ. Ｋｏｂａｙａｓｈｉꎬ ａｎｄ Ｍ. Ｇ. Ｆｕｊｉｅꎬ (２０１３) .
Ｓｕｒｖｅｙ ｏｎ ｔｈｅ ｃｕｒｒｅｎｔ ｓｔａｔｅ￣ｏｆ￣ｔｈｅ￣ａｒｔ ｉｎ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒ￣
ｔｉｏｎ ｒｏｂｏｔｓ: Ｏｐｅｎ ｃｈａｌｌｅｎｇｅｓ ｆｏｒ ａｐｐｌｉｃａｔｉｏｎ ｉｎ ｒｅａｌ
ｓｕｒｇｅｒｙ. Ｐｒｏｃｅｄｉａ ＣＩｒＰꎬ ５ꎬ ｐｐ. ９４￣９９.

[ ４ ] 　 Ｓ. Ｐ.ＤｉＭａｉｏ ａｎｄ Ｓ. Ｅ. Ｓａｌｃｕｄｅａｎꎬ (２００３) . Ｎｅｅｄｌｅ
ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｍｏｄｅｌｉｎｇ ａｎｄ ｓｉｍｕｌａｔｉｏｎ. ＩＥＥＥ Ｔｒａｎｓａｃｔｉｏｎｓ

６８



ＩＮＳＴＲＵＭＥＮＴＡＴＩＯＮꎬ Ｖｏｌ ６. Ｎｏ ２ꎬ Ｊｕｎｅ ２０１９

ｏｎ Ｒｏｂｏｔｉｃｓ ａｎｄ Ａｕｔｏｍａｔｉｏｎꎬ １９(５)ꎬ ｐｐ. ８６４￣８７５.
[ ５ ] 　 Ｓ. Ｐ.ＤｉＭａｉｏ ａｎｄ Ｓ. Ｅ. Ｓａｌｃｕｄｅａｎꎬ (２００５) . Ｉｎｔｅｒａｃ￣

ｔｉｖｅ ｓｉｍｕｌａｔｉｏｎ ｏｆ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｍｏｄｅｌｓ. ＩＥＥＥ
ｔｒａｎｓａｃｔｉｏｎｓ ｏｎ ｂｉｏｍｅｄｉｃａｌ ｅｎｇｉｎｅｅｒｉｎｇꎬ ５２(７)ꎬ ｐｐ.
１１６７￣１１７９.

[ ６ ] 　 Ｒ.Ａｌｔｅｒｏｖｉｔｚꎬ Ｋ. Ｇｏｌｄｂｅｒｇꎬ Ｊ. Ｐｏｕｌｉｏｔꎬ Ｒ. Ｔａｓｃｈｅｒｅ￣
ａｕꎬ ａｎｄ Ｉ.￣Ｃ. Ｈｓｕꎬ (２００３) . Ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ａｎｄ ｒａ￣
ｄｉｏａｃｔｉｖｅ ｓｅｅｄ ｉｍｐｌａｎｔａｔｉｏｎ ｉｎ ｈｕｍａｎ ｔｉｓｓｕｅｓ: Ｓｉｍｕｌａ￣
ｔｉｏｎ ａｎｄ ｓｅｎｓｉｔｉｖｉｔｙ ａｎａｌｙｓｉｓ. ＩＥＥＥ Ｉｎｔｅｒｎａｔｉｏｎａｌ Ｃｏｎ￣
ｆｅｒｅｎｃｅ ｏｎ Ｒｏｂｏｔｉｃｓ ａｎｄ Ａｕｔｏｍａｔｉｏｎꎬ ｐｐ. １７９３￣１７９９.

[ ７ ] 　 Ｌ. Ｂａｒｂ ｅ
ˊ

ꎬ Ｂ. Ｂａｙｌｅꎬ Ｍ. ｄｅ Ｍａｔｈｅｌｉｎꎬ ａｎｄ Ａ. Ｇａｎ￣
ｇｉꎬ (２００７) . Ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎｓ ｍｏｄｅｌｉｎｇ: Ｉｄｅｎｔｉｆｉａｂｉｌｉ￣
ｔｙ ａｎｄ ｌｉｍｉｔａｔｉｏｎｓ. Ｂｉｏｍｅｄｉｃａｌ ｓｉｇｎａｌ ｐｒｏｃｅｓｓｉｎｇ ａｎｄ
ｃｏｎｔｒｏｌꎬ ２(３)ꎬ ｐｐ. １９１￣１９８.∗

[ ８ ] 　 Ａ. Ｍ. Ｏｋａｍｕｒａꎬ Ｃ. Ｓｉｍｏｎｅꎬ ａｎｄ Ｍ. Ｄ.Ｏ’ Ｌｅａｒｙꎬ
(２００４) . Ｆｏｒｃｅ ｍｏｄｅｌｉｎｇ ｆｏｒ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｉｎｔｏ ｓｏｆｔ
ｔｉｓｓｕｅ. ＩＥＥＥ ｔｒａｎｓａｃｔｉｏｎｓ ｏｎ ｂｉｏｍｅｄｉｃａｌ ｅｎｇｉｎｅｅｒｉｎｇꎬ
５１(１０)ꎬ ｐｐ. １７０７￣１７１６.

[ ９ ] 　 Ｒ. Ｊ. Ｗｅｂｓｔｅｒ ＩＩＩꎬ Ｊ. Ｓ. Ｋｉｍꎬ Ｎ. Ｊ. Ｃｏｗａｎꎬ Ｇ. Ｓ.
Ｃｈｉｒｉｋｊｉａｎꎬ ａｎｄ Ａ. Ｍ. Ｏｋａｍｕｒａꎬ (２００６) . Ｎｏｎ￣ｈｏｌｏ￣
ｎｏｍｉｃ ｍｏｄｅｌｉｎｇ ｏｆ ｎｅｅｄｌｅ ｓｔｅｅｒｉｎｇ. Ｔｈｅ Ｉｎｔｅｒｎａｔｉｏｎａｌ
Ｊｏｕｒｎａｌ ｏｆ Ｒｏｂｏｔｉｃｓ Ｒｅｓｅａｒｃｈꎬ ２５(５￣６)ꎬ ｐｐ. ５０９￣５２５.

[１０] 　 Ｍ.Ｍａｈｖａｓｈ ａｎｄ Ｐ. Ｅ. Ｄｕｐｏｎｔꎬ (２０１０) . Ｍｅｃｈａｎｉｃｓ ｏｆ
ｄｙｎａｍｉｃ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｉｎｔｏ ａ ｂｉｏｌｏｇｉｃａｌ ｍａｔｅｒｉａｌ.
ＩＥＥＥ Ｔｒａｎｓａｃｔｉｏｎｓ ｏｎ Ｂｉｏｍｅｄｉｃａｌ Ｅｎｇｉｎｅｅｒｉｎｇꎬ ５７
(４)ꎬ ｐｐ. ９３４￣９４３.

[１１] 　 Ｍ.Ｋｈａｄｅｍꎬ Ｃ. Ｒｏｓｓａꎬ Ｒ. Ｓ. Ｓｌｏｂｏｄａꎬ Ｎ. Ｕｓｍａｎｉꎬ
ａｎｄ Ｍ. Ｔａｖａｋｏｌｉꎬ (２０１６) . Ｍｅｃｈａｎｉｃｓ ｏｆ ｔｉｓｓｕｅ ｃｕｔ￣
ｔｉｎｇ ｄｕｒｉｎｇ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｉｎ ｂｉｏｌｏｇｉｃａｌ ｔｉｓｓｕｅ. ＩＥＥＥ
Ｒｏｂｏｔｉｃｓ ａｎｄ Ａｕｔｏｍａｔｉｏｎ Ｌｅｔｔｅｒｓꎬ １ ( ２)ꎬ ｐｐ. ８００￣
８０７.

[１２] 　 Ｍ.Ｋｈａｄｅｍꎬ Ｃ. Ｒｏｓｓａꎬ Ｎ. Ｕｓｍａｎｉꎬ Ｒ. Ｓ. Ｓｌｏｂｏｄａꎬ
ａｎｄ Ｍ. Ｔａｖａｋｏｌｉꎬ (２０１６) . Ａ ｔｗｏ￣ｂｏｄｙ ｒｉｇｉｄ / ｆｌｅｘｉｂｌｅ
ｍｏｄｅｌ ｏｆ ｎｅｅｄｌｅ ｓｔｅｅｒｉｎｇ ｄｙｎａｍｉｃｓ ｉｎ ｓｏｆｔ ｔｉｓｓｕｅ.
ＩＥＥＥ / ＡＳＭＥ Ｔｒａｎｓａｃｔｉｏｎｓ ｏｎ Ｍｅｃｈａｔｒｏｎｉｃｓꎬ ２１(５)ꎬ
ｐｐ. ２３５２￣２３６４.

[１３] 　 Ｔ. Ｒ.Ｗｅｄｌｉｃｋ ａｎｄ Ａ. Ｍ. Ｏｋａｍｕｒａꎬ (２０１２) . Ｃｈａｒａｃ￣
ｔｅｒｉｚａｔｉｏｎ ｏｆ ｒｏｂｏｔｉｃ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ａｎｄ ｒｏｔａｔｉｏｎ ｉｎ
ａｒｔｉｆｉｃｉａｌ ａｎｄ ｅｘ ｖｉｖｏ ｔｉｓｓｕｅｓ. ４ｔｈ ＩＥＥＥ ＲＡＳ ａｎｄ ＥＭ￣
ＢＳ Ｉｎｔｅｒｎａｔｉｏｎａｌ Ｃｏｎｆｅｒｅｎｃｅ ｏｎ Ｂｉｏｍｅｄｉｃａｌ Ｒｏｂｏｔｉｃｓ
ａｎｄ Ｂｉｏｍｅｃｈａｔｒｏｎｉｃｓ (ＢｉｏＲｏｂ)ꎬ ｐｐ. ６２￣６８.

[１４] 　 Ｒ. Ｊ.Ｗｅｂｓｔｅｒꎬ Ｊ. Ｍｅｍｉｓｅｖｉｃꎬ ａｎｄ Ａ. Ｍ. Ｏｋａｍｕｒａꎬ
(２００５ ) . Ｄｅｓｉｇｎ ｃｏｎｓｉｄｅｒａｔｉｏｎｓ ｆｏｒ ｒｏｂｏｔｉｃ ｎｅｅｄｌｅ
ｓｔｅｅｒｉｎｇ. ＩＥＥＥ Ｉｎｔｅｒｎａｔｉｏｎａｌ Ｃｏｎｆｅｒｅｎｃｅ ｏｎ Ｒｏｂｏｔｉｃｓ
ａｎｄ Ａｕｔｏｍａｔｉｏｎꎬ ｐｐ. ３５８８￣３５９４.

[１５] 　 Ｎ.Ａｂｏｌｈａｓｓａｎｉꎬ Ｒ. Ｖ. Ｐａｔｅｌꎬ ａｎｄ Ｆ. Ａｙａｚｉꎬ (２００７) .

Ｍｉｎｉｍｉｚａｔｉｏｎ ｏｆ ｎｅｅｄｌｅ ｄｅｆｌｅｃｔｉｏｎ ｉｎ ｒｏｂｏｔ￣ａｓｓｉｓｔｅｄ
ｐｅｒｃｕｔａｎｅｏｕｓ ｔｈｅｒａｐｙ. Ｔｈｅ ｉｎｔｅｒｎａｔｉｏｎａｌ ｊｏｕｒｎａｌ ｏｆ
ｍｅｄｉｃａｌ Ｒｏｂｏｔｉｃｓ ａｎｄ ｃｏｍｐｕｔｅｒ￣ａｓｓｉｓｔｅｄ ｓｕｒｇｅｒｙꎬ ３
(２)ꎬ ｐｐ. １４０￣１４８.

[１６ ] 　 Ｒ. Ａｌｔｅｒｏｖｉｔｚꎬ Ｋ. Ｇｏｌｄｂｅｒｇꎬ ａｎｄ Ａ. Ｏｋａｍｕｒａꎬ
(２００５) . Ｐｌａｎｎｉｎｇ ｆｏｒ ｓｔｅｅｒａｂｌｅ ｂｅｖｅｌ￣ｔｉｐ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒ￣
ｔｉｏｎ ｔｈｒｏｕｇｈ ２Ｄ ｓｏｆｔ ｔｉｓｓｕｅ ｗｉｔｈ ｏｂｓｔａｃｌｅｓ. ＩＥＥＥ Ｉｎｔｅｒ￣
ｎａｔｉｏｎａｌ Ｃｏｎｆｅｒｅｎｃｅ ｏｎ Ｒｏｂｏｔｉｃｓ ａｎｄ Ａｕｔｏｍａｔｉｏｎꎬ ｐｐ.
１６４０￣１６４５.

[１７] 　 Ｓ. Ｐ.ＤｉＭａｉｏ ａｎｄ Ｓ. Ｅ. Ｓａｌｃｕｄｅａｎꎬ (２００５) . Ｎｅｅｄｌｅ
ｓｔｅｅｒｉｎｇ ａｎｄ ｍｏｔｉｏｎ ｐｌａｎｎｉｎｇ ｉｎ ｓｏｆｔ ｔｉｓｓｕｅｓ. ＩＥＥＥ
Ｔｒａｎｓａｃｔｉｏｎｓ ｏｎ Ｂｉｏｍｅｄｉｃａｌ Ｅｎｇｉｎｅｅｒｉｎｇꎬ ５２(６)ꎬ ｐｐ.
９６５￣９７４.

[１８] 　 Ｖ.Ｄｕｉｎｄａｍꎬ Ｊ. Ｘｕꎬ Ｒ. Ａｌｔｅｒｏｖｉｔｚꎬ Ｓ. Ｓａｓｔｒｙꎬ ａｎｄ Ｋ.
Ｇｏｌｄｂｅｒｇꎬ (２０１０) . Ｔｈｒｅｅ￣ｄｉｍｅｎｓｉｏｎａｌ ｍｏｔｉｏｎ ｐｌａｎ￣
ｎｉｎｇ ａｌｇｏｒｉｔｈｍｓ ｆｏｒ ｓｔｅｅｒａｂｌｅ ｎｅｅｄｌｅｓ ｕｓｉｎｇ ｉｎｖｅｒｓｅ ｋｉ￣
ｎｅｍａｔｉｃｓ. Ｔｈｅ Ｉｎｔｅｒｎａｔｉｏｎａｌ Ｊｏｕｒｎａｌ ｏｆ Ｒｏｂｏｔｉｃｓ Ｒｅ￣
ｓｅａｒｃｈꎬ ２９(７)ꎬ ｐｐ. ７８９￣８００.

[１９] 　 Ｌ. Ｅ.Ｋａｖｒａｋｉ ａｎｄ Ｊ.￣Ｃ. Ｌａｔｏｍｂｅꎬ (１９９８) . Ｐｒｏｂａｂｉｌｉｓ￣
ｔｉｃ ｒｏａｄｍａｐｓ ｆｏｒ ｒｏｂｏｔ ｐａｔｈ ｐｌａｎｎｉｎｇ.

[２０] 　 Ｓ. Ｍ. ＬａＶａｌｌｅꎬ ( １９９８) . Ｒａｐｉｄｌｙ￣ｅｘｐｌｏｒｉｎｇ ｒａｎｄｏｍ
ｔｒｅｅｓ: Ａ ｎｅｗ ｔｏｏｌ ｆｏｒ ｐａｔｈ ｐｌａｎｎｉｎｇ.

[２１] 　 Ｓ. Ｐａｔｉｌ ａｎｄ Ｒ.Ａｌｔｅｒｏｖｉｔｚꎬ (２０１０) . Ｉｎｔｅｒａｃｔｉｖｅ ｍｏｔｉｏｎ
ｐｌａｎｎｉｎｇ ｆｏｒ ｓｔｅｅｒａｂｌｅ ｎｅｅｄｌｅｓ ｉｎ ３Ｄ ｅｎｖｉｒｏｎｍｅｎｔｓ
ｗｉｔｈ ｏｂｓｔａｃｌｅｓ. ３ｒｄ ＩＥＥＥ ＲＡＳ ａｎｄ ＥＭＢＳ Ｉｎｔｅｒｎａｔｉｏｎａｌ
Ｃｏｎｆｅｒｅｎｃｅ ｏｎ Ｂｉｏｍｅｄｉｃａｌ Ｒｏｂｏｔｉｃｓ ａｎｄ Ｂｉｏｍｅｃｈａ￣
ｔｒｏｎｉｃｓꎬ ｐｐ. ８９３￣８９９.

[２２] 　 Ｄ. Ｓ. Ｍｉｎｈａｓꎬ Ｊ. Ａ.Ｅｎｇｈꎬ Ｍ. Ｍ. Ｆｅｎｓｋｅꎬ ａｎｄ Ｃ. Ｎ.
Ｒｉｖｉｅｒｅꎬ (２００７) . Ｍｏｄｅｌｉｎｇ ｏｆ ｎｅｅｄｌｅ ｓｔｅｅｒｉｎｇ ｖｉａ ｄｕ￣
ｔｙ￣ｃｙｃｌｅｄ ｓｐｉｎｎｉｎｇ. ２９ｔｈ Ａｎｎｕａｌ Ｉｎｔｅｒｎａｔｉｏｎａｌ Ｃｏｎｆｅｒ￣
ｅｎｃｅ ｏｆ ｔｈｅ ＩＥＥＥ Ｅｎｇｉｎｅｅｒｉｎｇ ｉｎ Ｍｅｄｉｃｉｎｅ ａｎｄ Ｂｉｏｌｏ￣
ｇｙ Ｓｏｃｉｅｔｙꎬ ｐｐ. ２７５６￣２７５９.

[２３] 　 Ｍ. Ｃ.Ｂｅｒｎａｒｄｅｓꎬ Ｂ. Ｖ. Ａｄｏｒｎｏꎬ Ｐ. Ｐｏｉｇｎｅｔꎬ Ｎ. Ｚｅ￣
ｍｉｔｉꎬ ａｎｄ Ｇ. Ａ. Ｂｏｒｇｅｓꎬ (２０１１) . Ａｄａｐｔｉｖｅ ｐａｔｈ ｐｌａｎ￣
ｎｉｎｇ ｆｏｒ ｓｔｅｅｒａｂｌｅ ｎｅｅｄｌｅｓ ｕｓｉｎｇ ｄｕｔｙ￣ｃｙｃｌｉｎｇ. ＩＥＥＥ /
ＲＳＪ Ｉｎｔｅｒｎａｔｉｏｎａｌ Ｃｏｎｆｅｒｅｎｃｅ ｏｎ Ｉｎｔｅｌｌｉｇｅｎｔ Ｒｏｂｏｔｓ
ａｎｄ Ｓｙｓｔｅｍｓꎬ ｐｐ. ２５４５￣２５５０.

[２４] 　 Ｍ. Ｂｅｒｎａｒｄｅｓꎬ Ｂ. Ｖ. Ａｄｏｒｎｏꎬ Ｐ. Ｐｏｉｇｎｅｔꎬ ａｎｄ Ｇ.
Ｂｏｒｇｅｓꎬ ( ２０１３) . Ｒｏｂｏｔ￣ａｓｓｉｓｔｅｄ ａｕｔｏｍａｔｉｃ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ
ｏｆ ｓｔｅｅｒａｂｌｅ ｎｅｅｄｌｅｓ ｗｉｔｈ ｃｌｏｓｅｄ￣ｌｏｏｐ ｉｍａｇｉｎｇ ｆｅｅｄ￣
ｂａｃｋ ａｎｄ ｉｎｔｒａｏｐｅｒａｔｉｖｅ ｔｒａｊｅｃｔｏｒｙ ｒｅ￣ｐｌａｎｎｉｎｇ. Ｍｅｃｈａ￣
ｔｒｏｎｉｃｓꎬ ２３(６)ꎬ ｐｐ. ６３０￣６４５.

[２５] 　 Ｓ. Ｐａｔｉｌꎬ Ｊ. Ｂｕｒｇｎｅｒꎬ Ｒ. Ｊ. Ｗｅｂｓｔｅｒꎬ ａｎｄ Ｒ. Ａｌｔｅｒｏ￣
ｖｉｔｚꎬ ( ２０１４) . Ｎｅｅｄｌｅ ｓｔｅｅｒｉｎｇ ｉｎ ３Ｄ ｖｉａ ｒａｐｉｄ ｒｅ￣
ｐｌａｎｎｉｎｇ. ＩＥＥＥ Ｔｒａｎｓａｃｔｉｏｎｓ ｏｎ Ｒｏｂｏｔｉｃｓꎬ ３０ ( ４)ꎬ
ｐｐ. ８５３￣８６４.

７８



　 Ａｆｓｏｏｎ Ｎｅｊａｔｉ ＡＧＨＤＡＭ ｅｔ ａｌ: Ｉｍｐｏｒｔａｎｔ Ｉｓｓｕｅｓ ｏｆ Ｎｅｅｄｌｅ Ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｉｎｔｏ Ｓｏｆｔ Ｔｉｓｓｕｅ

[２６] 　 Ｇ. Ｊ. Ｖｒｏｏｉｊｉｎｋꎬ Ｍ. Ａｂａｙａｚｉｄꎬ Ｓ. Ｐａｔｉｌꎬ Ｒ. Ａｌｔｅｒｏ￣
ｖｉｔｚꎬ ａｎｄ Ｓ. Ｍｉｓｒａꎬ ( ２０１４) . Ｎｅｅｄｌｅ ｐａｔｈ ｐｌａｎｎｉｎｇ
ａｎｄ ｓｔｅｅｒｉｎｇ ｉｎ ａ ｔｈｒｅｅ￣ｄｉｍｅｎｓｉｏｎａｌ ｎｏｎ￣ｓｔａｔｉｃ ｅｎｖｉｒｏｎ￣
ｍｅｎｔ ｕｓｉｎｇ ｔｗｏ￣ｄｉｍｅｎｓｉｏｎａｌ ｕｌｔｒａｓｏｕｎｄ ｉｍａｇｅｓ. Ｔｈｅ
Ｉｎｔｅｒｎａｔｉｏｎａｌ ｊｏｕｒｎａｌ ｏｆ ｒｏｂｏｔｉｃｓ ｒｅｓｅａｒｃｈꎬ ３３ ( １０)ꎬ
ｐｐ. １３６１￣１３７４.

[２７] 　 Ｐ. Ｍｏｒｅｉｒａꎬ Ｓ. Ｐａｔｉｌꎬ Ｒ. Ａｌｔｅｒｏｖｉｔｚꎬ ａｎｄ Ｓ. Ｍｉｓｒａꎬ
(２０１４) . Ｎｅｅｄｌｅ ｓｔｅｅｒｉｎｇ ｉｎ ｂｉｏｌｏｇｉｃａｌ ｔｉｓｓｕｅ ｕｓｉｎｇ ｕｌ￣
ｔｒａｓｏｕｎｄ￣ｂａｓｅｄ ｏｎｌｉｎｅ ｃｕｒｖａｔｕｒｅ ｅｓｔｉｍａｔｉｏｎ. ＩＥＥＥ Ｉｎ￣
ｔｅｒｎａｔｉｏｎａｌ Ｃｏｎｆｅｒｅｎｃｅ ｏｎ Ｒｏｂｏｔｉｃｓ ａｎｄ Ａｕｔｏｍａｔｉｏｎ
( ＩＣＲＡ)ꎬ ｐｐ. ４３６８￣４３７３.

[２８] 　 Ｒ. Ａｌｔｅｒｏｖｉｔｚꎬ Ｔ. Ｓｉｍ ｅ
ˊ

ｏｎꎬ ａｎｄ Ｋ. Ｙ. Ｇｏｌｄｂｅｒｇꎬ
(２００７) . Ｔｈｅ ｓｔｏｃｈａｓｔｉｃ ｍｏｔｉｏｎ ｒｏａｄｍａｐ: Ａ ｓａｍｐｌｉｎｇ
ｆｒａｍｅｗｏｒｋ ｆｏｒ ｐｌａｎｎｉｎｇ ｗｉｔｈ Ｍａｒｋｏｖ ｍｏｔｉｏｎ ｕｎｃｅｒ￣
ｔａｉｎｔｙ. Ｒｏｂｏｔｉｃｓ: Ｓｃｉｅｎｃｅ ａｎｄ ｓｙｓｔｅｍｓꎬ ｐｐ. ２３３￣２４１.

[２９] 　 Ｋ. Ｂ. Ｒｅｅｄꎬ Ａ.Ｍａｊｅｗｉｃｚꎬ Ｖ. Ｋａｌｌｅｍꎬ Ｒ. Ａｌｔｅｒｏｖｉｔｚꎬ
Ｋ. Ｇｏｌｄｂｅｒｇꎬ Ｎ. Ｊ. Ｃｏｗａｎꎬ ａｎｄ Ａ. Ｍ. Ｏｋａｍｕｒａꎬ
(２０１１) . Ｒｏｂｏｔ￣ａｓｓｉｓｔｅｄ ｎｅｅｄｌｅ ｓｔｅｅｒｉｎｇ. ＩＥＥＥ Ｒｏｂｏｔ￣
ｉｃｓ ＆ ａｕｔｏｍａｔｉｏｎ ｍａｇａｚｉｎｅꎬ １８(４)ꎬ ｐｐ. ３５￣４６.

[３０] 　 Ｒ.Ａｌｔｅｒｏｖｉｔｚꎬ Ｓ. Ｐａｔｉｌꎬ ａｎｄ Ａ. Ｄｅｒｂａｋｏｖａꎬ (２０１１) .
Ｒａｐｉｄｌｙ￣ｅｘｐｌｏｒｉｎｇ ｒｏａｄｍａｐｓ: Ｗｅｉｇｈｉｎｇ ｅｘｐｌｏｒａｔｉｏｎ
ｖｓ. ｒｅｆｉｎｅｍｅｎｔ ｉｎ ｏｐｔｉｍａｌ ｍｏｔｉｏｎ ｐｌａｎｎｉｎｇ ＩＥＥＥ Ｉｎｔｅｒ￣
ｎａｔｉｏｎａｌ Ｃｏｎｆｅｒｅｎｃｅ ｏｎ Ｒｏｂｏｔｉｃｓ ａｎｄ Ａｕｔｏｍａｔｉｏｎꎬ ｐｐ.
３７０６￣３７１２.

[３１] 　 Ｇ. Ｊ. Ｖｒｏｏｉｊｉｎｋꎬ Ｍ. Ａｂａｙａｚｉｄꎬ ａｎｄ Ｓ. Ｍｉｓｒａꎬ
(２０１３) . Ｒｅａｌ￣ｔｉｍｅ ｔｈｒｅｅ￣ｄｉｍｅｎｓｉｏｎａｌ ｆｌｅｘｉｂｌｅ ｎｅｅｄｌｅ
ｔｒａｃｋｉｎｇ ｕｓｉｎｇ ｔｗｏ￣ｄｉｍｅｎｓｉｏｎａｌ ｕｌｔｒａｓｏｕｎｄ. ＩＥＥＥ Ｉｎ￣
ｔｅｒｎａｔｉｏｎａｌ Ｃｏｎｆｅｒｅｎｃｅ ｏｎ Ｒｏｂｏｔｉｃｓ ａｎｄ Ａｕｔｏｍａｔｉｏｎꎬ
ｐｐ. １６８８￣１６９３.

[３２] 　 Ｋ. Ｂ. Ｒｅｅｄꎬ Ｖ.Ｋａｌｌｅｍꎬ Ｒ. Ａｌｔｅｒｏｖｉｔｚꎬ Ｋ. Ｇｏｌｄｂｅｒｇ￣
ｘｚꎬ Ａ. Ｍ. Ｏｋａｍｕｒａꎬ ａｎｄ Ｎ. Ｊ. Ｃｏｗａｎꎬ (２００８) . Ｉｎ￣
ｔｅｇｒａｔｅｄ ｐｌａｎｎｉｎｇ ａｎｄ ｉｍａｇｅ￣ｇｕｉｄｅｄ ｃｏｎｔｒｏｌ ｆｏｒ ｐｌａｎａｒ
ｎｅｅｄｌｅ ｓｔｅｅｒｉｎｇ. ２ｎｄ ＩＥＥＥ ＲＡＳ ａｎｄ ＥＭＢＳ Ｉｎｔｅｒｎａｔｉｏｎ￣
ａｌ Ｃｏｎｆｅｒｅｎｃｅ ｏｎ Ｂｉｏｍｅｄｉｃａｌ Ｒｏｂｏｔｉｃｓ ａｎｄ Ｂｉｏｍｅｃｈａ￣
ｔｒｏｎｉｃｓꎬ ｐｐ. ８１９￣８２４.

[３３] 　 Ｋ. Ｂ. Ｒｅｅｄꎬ Ａ.Ｍａｊｅｗｉｃｚꎬ Ｖ. Ｋａｌｌｅｍꎬ Ｒ. Ａｌｔｅｒｏｖｉｔｚꎬ
Ｋ. Ｇｏｌｄｂｅｒｇꎬ Ｎ. Ｊ. Ｃｏｗａｎꎬ ａｎｄ Ａ. Ｍ. Ｏｋａｍｕｒａꎬ
(２０１１) . Ｒｏｂｏｔ￣ａｓｓｉｓｔｅｄ ｎｅｅｄｌｅ ｓｔｅｅｒｉｎｇ. ＩＥＥＥ Ｒｏｂｏｔ￣
ｉｃｓ ＆ ａｕｔｏｍａｔｉｏｎ ｍａｇａｚｉｎｅꎬ １８(４)ꎬ ｐｐ. ３５￣４６.

[３４] 　 Ｖ.Ｋａｌｌｅｍ ａｎｄ Ｎ. Ｊ. Ｃｏｗａｎꎬ (２００７) . Ｉｍａｇｅ￣ｇｕｉｄｅｄ
ｃｏｎｔｒｏｌ ｏｆ ｆｌｅｘｉｂｌｅ ｂｅｖｅｌ￣ｔｉｐ ｎｅｅｄｌｅｓ. ＩＥＥＥ Ｉｎｔｅｒｎａｔｉｏｎ￣
ａｌ Ｃｏｎｆｅｒｅｎｃｅ ｏｎ Ｒｏｂｏｔｉｃｓ ａｎｄ Ａｕｔｏｍａｔｉｏｎꎬ ｐｐ. ３０１５￣
３０２０.

[３５] 　 Ｂ.Ｆａｌｌａｈｉꎬ Ｃ. Ｒｏｓｓａꎬ Ｒ. Ｓ. Ｓｌｏｂｏｄａꎬ Ｎ. Ｕｓｍａｎｉꎬ ａｎｄ
Ｍ. Ｔａｖａｋｏｌｉꎬ (２０１６) . Ｓｌｉｄｉｎｇ￣ｂａｓｅｄ ｓｗｉｔｃｈｉｎｇ ｃｏｎ￣
ｔｒｏｌ ｆｏｒ ｉｍａｇｅ￣ｇｕｉｄｅｄ ｎｅｅｄｌｅ ｓｔｅｅｒｉｎｇ ｉｎ ｓｏｆｔ ｔｉｓｓｕｅ.

ＩＥＥＥ Ｒｏｂｏｔｉｃｓ ａｎｄ Ａｕｔｏｍａｔｉｏｎ Ｌｅｔｔｅｒｓꎬ １( ２)ꎬ ｐｐ.
８６０￣８６７.

[３６] 　 Ｂ.Ｆａｌｌａｈｉꎬ Ｃ. Ｒｏｓｓａꎬ Ｒ. Ｓ. Ｓｌｏｂｏｄａꎬ Ｎ. Ｕｓｍａｎｉꎬ ａｎｄ
Ｍ. Ｔａｖａｋｏｌｉꎬ (２０１６) Ｓｌｉｄｉｎｇ￣ｂａｓｅｄ ｉｍａｇｅ￣ｇｕｉｄｅｄ ３Ｄ
ｎｅｅｄｌｅ ｓｔｅｅｒｉｎｇ ｉｎ ｓｏｆｔ ｔｉｓｓｕｅ. Ｃｏｎｔｒｏｌ Ｅｎｇｉｎｅｅｒｉｎｇ
Ｐｒａｃｔｉｃｅꎬ ６３ꎬ ｐｐ. ３４￣４３.

[３７] 　 Ｐ. Ｓｅａｒｓ ａｎｄ Ｐ. Ｅ. Ｄｕｐｏｎｔꎬ (２００６) . Ａ ｓｔｅｅｒａｂｌｅ ｎｅｅ￣
ｄｌｅ ｔｅｃｈｎｏｌｏｇｙ ｕｓｉｎｇ ｃｕｒｖｅｄ ｃｏｎｃｅｎｔｒｉｃ ｔｕｂｅｓ. ＩＥＥＥ /
ＲＳＪ ｉｎｔｅｒｎａｔｉｏｎａｌ ｃｏｎｆｅｒｅｎｃｅ ｏｎ ｉｎｔｅｌｌｉｇｅｎｔ ｒｏｂｏｔｓ ａｎｄ
ｓｙｓｔｅｍｓꎬ ｐｐ. ２８５０￣２８５６.

[３８] 　 Ｍ.Ｋｈａｄｅｍꎬ Ｃ. Ｒｏｓｓａꎬ Ｎ. Ｕｓｍａｎｉꎬ Ｒ. Ｓ. Ｓｌｏｂｏｄａꎬ
ａｎｄ Ｍ. Ｔａｖａｋｏｌｉꎬ ( ２０１７) . Ｓｅｍｉ￣ａｕｔｏｍａｔｅｄ ｎｅｅｄｌｅ
ｓｔｅｅｒｉｎｇ ｉｎ ｂｉｏｌｏｇｉｃａｌ ｔｉｓｓｕｅ ｕｓｉｎｇ ａｎ ｕｌｔｒａｓｏｕｎｄ￣ｂａｓｅｄ
ｄｅｆｌｅｃｔｉｏｎ ｐｒｅｄｉｃｔｏｒ. Ａｎｎａｌｓ ｏｆ ｂｉｏｍｅｄｉｃａｌ ｅｎｇｉｎｅｅｒ￣
ｉｎｇꎬ ４５(４)ꎬ ｐｐ. ９２４￣９３８.

[３９] 　 Ｎ.Ａｂｏｌｈａｓｓａｎｉꎬ Ｒ. Ｐａｔｅｌꎬ ａｎｄ Ｍ. Ｍｏａｌｌｅｍꎬ (２００４) .
Ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔａｌ ｓｔｕｄｙ ｏｆ ｒｏｂｏｔｉｃ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｉｎ ｓｏｆｔ
ｔｉｓｓｕｅ. Ｉｎｔｅｒｎａｔｉｏｎａｌ Ｃｏｎｇｒｅｓｓ Ｓｅｒｉｅｓꎬ Ｅｌｓｅｖｉｅｒꎬ １２６８ꎬ
ｐｐ. ７９７￣８０２.

[４０] 　 Ｍ.Ｍａｈｖａｓｈ ａｎｄ Ｐ. Ｅ. Ｄｕｐｏｎｔꎬ (２００９) . Ｆａｓｔ ｎｅｅｄｌｅ
ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｔｏ ｍｉｎｉｍｉｚｅ ｔｉｓｓｕｅ ｄｅｆｏｒｍａｔｉｏｎ ａｎｄ ｄａｍａｇｅ.
ＩＥＥＥ Ｉｎｔｅｒｎａｔｉｏｎａｌ Ｃｏｎｆｅｒｅｎｃｅ ｏｎ Ｒｏｂｏｔｉｃｓ ａｎｄ Ａｕｔｏ￣
ｍａｔｉｏｎꎬ ｐｐ. ３０９７￣３１０２.

[４１] 　 Ｍ.Ｗａｉｎｅꎬ Ｃ. Ｒｏｓｓａꎬ Ｒ. Ｓｌｏｂｏｄａꎬ Ｎ. Ｕｓｍａｎｉꎬ ａｎｄ
Ｍ. Ｔａｖａｋｏｌｉꎬ (２０１６) . Ｎｅｅｄｌｅ ｔｒａｃｋｉｎｇ ａｎｄ ｄｅｆｌｅｃｔｉｏｎ
ｐｒｅｄｉｃｔｉｏｎ ｆｏｒ ｒｏｂｏｔ￣ａｓｓｉｓｔｅｄ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｕｓｉｎｇ ２Ｄ
ｕｌｔｒａｓｏｕｎｄ ｉｍａｇｅｓ. Ｊｏｕｒｎａｌ ｏｆ Ｍｅｄｉｃａｌ Ｒｏｂｏｔｉｃｓ Ｒｅ￣
ｓｅａｒｃｈꎬ １(１)ꎬ ｐ. １６４０００１.

[４２] 　 Ｎ.Ａｂｏｌｈａｓｓａｎｉ ａｎｄ Ｒ. Ｐａｔｅｌꎬ (２００６) . Ｄｅｆｌｅｃｔｉｏｎ ｏｆ ａ
ｆｌｅｘｉｂｌｅ ｎｅｅｄｌｅ ｄｕｒｉｎｇ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ ｉｎｔｏ ｓｏｆｔ ｔｉｓｓｕｅ. Ｉｎｔｅｒ￣
ｎａｔｉｏｎａｌ Ｃｏｎｆｅｒｅｎｃｅ ｏｆ ｔｈｅ ＩＥＥＥ Ｅｎｇｉｎｅｅｒｉｎｇ ｉｎ Ｍｅｄｉ￣
ｃｉｎｅ ａｎｄ Ｂｉｏｌｏｇｙ Ｓｏｃｉｅｔｙꎬ ｐｐ. ３８５８￣３８６１.

[４３] 　 Ａ. Ａｓａｄｉａｎꎬ Ｍ. Ｒ. Ｋｅｒｍａｎｉꎬ ａｎｄ Ｒ. Ｖ. Ｐａｔｅｌꎬ
(２０１１) . Ａｎ ａｎａｌｙｔｉｃａｌ ｍｏｄｅｌ ｆｏｒ ｔｈｅ ｄｅｆｌｅｃｔｉｏｎ ｏｆ
ｆｌｅｘｉｂｌｅ ｎｅｅｄｌｅｓ ｄｕｒｉｎｇ ｎｅｅｄｌｅ ｉｎｓｅｒｔｉｏｎ. ＩＥＥＥ / ＲＳＪ Ｉｎ￣
ｔｅｒｎａｔｉｏｎａｌ Ｃｏｎｆｅｒｅｎｃｅ ｏｎ Ｉｎｔｅｌｌｉｇｅｎｔ Ｒｏｂｏｔｓ ａｎｄ Ｓｙｓ￣
ｔｅｍｓꎬ ｐｐ. ２５５１￣２５５６.

[４４] 　 Ｃ. Ｒｏｓｓａꎬ Ｍ.Ｋｈａｄｅｍꎬ Ｒ. Ｓｌｏｂｏｄａꎬ Ｎ. Ｕｓｍａｎｉꎬ ａｎｄ
Ｍ. Ｔａｖａｋｏｌｉꎬ (２０１６) . Ａｄａｐｔｉｖｅ ｑｕａｓｉ￣ｓｔａｔｉｃ ｍｏｄｅｌｉｎｇ
ｏｆ ｎｅｅｄｌｅ ｄｅｆｌｅｃｔｉｏｎ ｄｕｒｉｎｇ ｓｔｅｅｒｉｎｇ ｉｎ ｓｏｆｔ ｔｉｓｓｕｅ.
ＩＥＥＥ Ｒｏｂｏｔｉｃｓ ａｎｄ Ａｕｔｏｍａｔｉｏｎ Ｌｅｔｔｅｒｓꎬ １( ２)ꎬ ｐｐ.
９１６￣９２３.

[４５] 　 Ｔ. Ｒ.Ｗｅｄｌｉｃｋ ａｎｄ Ａ. Ｍ. Ｏｋａｍｕｒａꎬ (２００９) . Ｃｈａｒａｃ￣
ｔｅｒｉｚａｔｉｏｎ ｏｆ ｐｒｅ￣ｃｕｒｖｅｄ ｎｅｅｄｌｅｓ ｆｏｒ ｓｔｅｅｒｉｎｇ ｉｎ ｔｉｓｓｕｅ.
Ａｎｎｕａｌ Ｉｎｔｅｒｎａｔｉｏｎａｌ Ｃｏｎｆｅｒｅｎｃｅ ｏｆ ｔｈｅ ＩＥＥＥ Ｅｎｇｉ￣
ｎｅｅｒｉｎｇ ｉｎ Ｍｅｄｉｃｉｎｅ ａｎｄ Ｂｉｏｌｏｇｙ Ｓｏｃｉｅｔｙꎬ (ＥＭＢＣ)

８８



ＩＮＳＴＲＵＭＥＮＴＡＴＩＯＮꎬ Ｖｏｌ ６. Ｎｏ ２ꎬ Ｊｕｎｅ ２０１９

ｐｐ. １２００￣１２０３.
[４６] 　 Ｐ. Ｊ. Ｓｗａｎｅｙꎬ Ｊ. Ｂｕｒｇｎｅｒꎬ Ｈ. Ｂ. Ｇｉｌｂｅｒｔꎬ ａｎｄ Ｒ. Ｊ.

Ｗｅｂｓｔｅｒ. (２０１３) . Ａ ｆｌｅｘｕｒｅ￣ｂａｓｅｄ ｓｔｅｅｒａｂｌｅ ｎｅｅｄｌｅ:
ｈｉｇｈ ｃｕｒｖａｔｕｒｅ ｗｉｔｈ ｒｅｄｕｃｅｄ ｔｉｓｓｕｅ ｄａｍａｇｅ. ＩＥＥＥ
Ｔｒａｎｓａｃｔｉｏｎｓ ｏｎ Ｂｉｏｍｅｄｉｃａｌ Ｅｎｇｉｎｅｅｒｉｎｇꎬ ６０(４)ꎬ ｐｐ.
９０６￣９０９.

[４７] 　 Ｐ. Ｍｏｒｅｉｒａꎬ Ｓ. Ｐａｔｉｌꎬ Ｒ. Ａｌｔｅｒｏｖｉｔｚꎬ ａｎｄ Ｓ. Ｍｉｓｒａꎬ
(２０１４) . Ｎｅｅｄｌｅ ｓｔｅｅｒｉｎｇ ｉｎ ｂｉｏｌｏｇｉｃａｌ ｔｉｓｓｕｅ ｕｓｉｎｇ ｕｌ￣
ｔｒａｓｏｕｎｄ￣ｂａｓｅｄ ｏｎｌｉｎｅ ｃｕｒｖａｔｕｒｅ ｅｓｔｉｍａｔｉｏｎ. ＩＥＥＥ Ｉｎ￣
ｔｅｒｎａｔｉｏｎａｌ Ｃｏｎｆｅｒｅｎｃｅ ｏｎ Ｒｏｂｏｔｉｃｓ ａｎｄ Ａｕｔｏｍａｔｉｏｎ
( ＩＣＲＡ)ꎬ ５７(４)ꎬ ｐｐ. ４３６８￣４３７３.

[４８] 　 Ｌ.Ｆｒａｓｓｏｎꎬ Ｆ. Ｆｅｒｒｏｎｉꎬ Ｓ. Ｙ. Ｋｏꎬ Ｇ. Ｄｏｇａｎｇｉｌꎬ ａｎｄ
Ｆ. Ｒ. ｙ Ｂａｅｎａꎬ (２０１２) . Ｅｘｐｅｒｉｍｅｎｔａｌ ｅｖａｌｕａｔｉｏｎ ｏｆ ａ
ｎｏｖｅｌ ｓｔｅｅｒａｂｌｅ ｐｒｏｂｅ ｗｉｔｈ ａ ｐｒｏｇｒａｍｍａｂｌｅ ｂｅｖｅｌ ｔｉｐ
ｉｎｓｐｉｒｅｄ ｂｙ ｎａｔｕｒｅ. Ｊｏｕｒｎａｌ ｏｆ ｒｏｂｏｔｉｃ ｓｕｒｇｅｒｙꎬ ６(３)ꎬ
ｐｐ. １８９￣１９７.

Ａｕｔｈｏｒｓ’ Ｂｉｏｇｒａｐｈｉｅｓ
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