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Introduction

Introduction

L’évolution des techniques médicales dépend essentiellement du progres scientifique et
informatique. Au cours de la derniere décennie, de nouvelles tendances sont apparues dans le
domaine médical imposant de plus en plus d’exigences en termes d’efficacité thérapeutique, de
précision de diagnostic et de qualité des soins. Un défi majeur dans ce domaine est de remplacer
les techniques invasives par des techniques peu voire non invasives pour optimiser les soins tout

en réduisant les risques et les conséquences associées.

Les caméras de profondeur, une des innovations technologiques fondamentales de ces derniéres
années, offrent de potentielles solutions. Ces capteurs se caractérisent par une fréquence
d’acquisition élevée permettant une analyse 3D en temps réel ce qui les rend intéressants pour
des utilisations dans un large spectre d’applications, notamment pour des applications de suivi
de mouvements. Dans cette thése, nous nous intéressons principalement a I'lapport qu’offre
I'utilisation d’un capteur de profondeur comme solution non invasive a deux domaines

médicaux que sont la radiothérapie externe et la réanimation médicale.

L’enjeu principal de la radiothérapie externe est la gestion des mouvements du patient. Etant
administré sur plusieurs séances, un des objectifs clés de ce traitement est le positionnement
quotidien du patient dont la précision est impactée par les mouvements respiratoires. Etant
donné que la plupart des outils utilisés actuellement en clinique sont invasifs, des techniques non
invasives reposant sur I'analyse de la surface sont mises en place dans le but de limiter
I’exposition aux outils actuels. Ces techniques ont un co(t élevé et certaines sont limitées par
leur fréquence d’acquisition ne permettant pas des traitements en temps réel. Nous proposons
alors d’utiliser d’un systéme non invasif basé sur I'analyse des surfaces acquises par des caméras
de profondeurs « Kinect V2 », pour estimer la position du patient en se basant sur un recalage

rigide des surfaces. Ce systeme est capable, grace a sa fréquence d’acquisition, de suivre en plus
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des mouvements du patient inter-fractions, ses mouvements respiratoires qui alterent la

précision de positionnement de sa tumeur.

Un deuxieme défi en radiothérapie externe est d’assurer la sécurité du patient ainsi que le bon
fonctionnement de la machine pendant le traitement. En effet, les mouvements dynamiques de
la machine et les mouvements éventuels du patient pendant la séance de traitement peuvent
entrainer des collisions machine/machine ou machine/patient. Les systémes de détection et de
prédiction de collisions cliniques sont assez sensibles. Cela introduit une perte de temps et réduit
ainsi I'efficacité clinique quand de fausses collisions sont détectées. La plupart des techniques
existantes dans la littérature sont dédiées a une utilisation « offline » pendant la phase de
planification et ne prend donc pas en compte les informations en temps réel. Dans cette these,
nous proposons une solution technique développant un systeme de détection de collisions en
temps réel basé sur 'algorithme de la hiérarchie des volumes englobants qui prend en compte
I'anatomie compléte du patient ainsi que ses mouvements éventuels pendant la séance de
traitement. Ce systeme est d’autant plus important que les nouveaux traitements en
« radiothérapie 41 » permettent le déplacement de la table en méme temps que celui du bras

de I'accélérateur pour compenser les mouvements du patient.

Coté réanimation médicale, la recherche de nouveaux dispositifs non invasifs et sans contact tend
a optimiser la prise en charge des patients. La surveillance de la respiration des patients est
capitale pour améliorer leur pronostic, diminuer le temps de ventilation invasive et diminuer ainsi
les risques associés. L’intubation des patients instables rend le processus de ventilation
mécanique a haut risque pouvant augmenter la morbidité et la mortalité. Les techniques non
invasives existantes nécessitent un contact avec le patient et ne sont pas adaptées a
I'environnement clinique. Aucun systeme de suivi a distance n’existe a ce jour. Dans ce contexte,
nous proposons un systéme de mesure sans contact a I'aide du capteur Kinect V2 capable de
calculer, avec une précision et une fiabilité cliniquement acceptables, les parameétres

ventilatoires en observant les changements morphologiques de la zone thoracique des patients.

Ce manuscrit comprend 5 chapitres dont les deux premiers font un état de I'art des contextes

scientifique et médical qui ont justifié la tenue de ces travaux. Les chapitres suivants expliquent
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nos contributions dans des applications de suivi des mouvements en radiothérapie ainsi qu’en

réanimation.

Au cours de ce travail, nous présentons tout d’abord les technologies récentes et les dispositifs
commerciaux de capteurs de profondeur les plus répandus. Un focus particulier est fait sur le
capteur Kinect V2 en décrivant ses propriétés et les facteurs d’erreur de mesures liés a ce type
de caméras. Ensuite une description du contexte médical et des problématiques liées a la
radiothérapie externe et a la réanimation sont présentées ainsi que les outils disponibles poury

répondre.

Nous détaillons en troisieme chapitre de ce manuscrit une méthodologie de prétraitement des
données. Nous évaluons par la suite notre systéme surfacique pour le repositionnement

guotidien du patient sur la table de traitement.

Puis, nous introduisons dans le quatrieme chapitre un systéme de détection de collisions en
temps réel qui prend en compte l'intégralité des mouvements du patient pendant sa séance de

traitement.

Le dernier chapitre porte sur I’évaluation de notre systeme d’acquisition, pour la surveillance et

le calcul des mesures ventilatoires des patients en réanimation médicale.

Nous concluons finalement par un résumé des études menées dans cette these ainsi que de leurs
apports par rapport aux systémes existants. Nous proposerons des perspectives de recherche et
les futurs travaux envisagés pour une industrialisation de ces développements en vue d’un

transfert en clinique.
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Une des innovations technologiques majeures de ces derniéres années a été le lancement
des caméras de profondeur qui peuvent étre utilisées dans un large spectre d’application,
notamment en robotique, en vision par ordinateur, en automatisation, etc. Ces capteurs
représentent actuellement des outils qui intéressent le domaine médical offrant de nouvelles
opportunités a la recherche pour la surveillance des patients et du matériel. Ce chapitre présente
un état de I'art sur les technologies de mesure de profondeur ainsi que sur différents capteurs
modernes disponibles sur le marché et utilisés dans la pratique médicale. Les technologies de
mesure de profondeur sont souvent associées a différentes sources d’erreurs, nous présenterons

ainsi les distorsions liées a ces mesures.

1. Caméras de profondeur

Les caméras ou capteurs de profondeur sont des caméras tridimensionnelles (3D) qui
constituent des systémes de détection surfacique décrivant I'ensemble d’une scene et
caractérisant la surface des objets. L'image de profondeur obtenue associe pour chaque pixel de
I'image une valeur représentative de la distance physique entre la caméra et la surface de tous
les objets présents dans la scene. L'information surfacique fournie par ces capteurs rend
avantageuse l'utilisation de ces derniers dans divers domaines. Les principales applications des
caméras de profondeur tournent autour de la modélisation 3D (Jaiswal et al. 2014), de la
détection et de la reconnaissance d’objets (Southwell and Fang 2013), ainsi que du suivi de
mouvements (Issac et al. 2016). Récemment, les progrés portant sur la technologie de mesure

de profondeur ont entrainé une large intégration de ces capteurs dans le domaine médical.
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Les capteurs de profondeur se caractérisent par une fréquence d’acquisition relativement élevée
leur permettant d’effectuer des acquisitions en temps réel. Leur principe de fonctionnement
repose sur I'émission d’une lumiére ou d’un signal infra-rouge (IR) qui sera réfléchi par 'objet et

capté par le détecteur. Il existe différentes technologies pour la mesure de profondeur détaillées

dans le paragraphe suivant.

1.1 Technologies de mesure de profondeur

Différentes technologies sont utilisées par les capteurs de profondeur pour le calcul des
distances.

1.1.1 Lumiére structurée

La lumiere structurée est une technique de vision stéréoscopique active (Khoshelham
2011) utilisant une caméra et un projecteur IR. Une séquence de motifs connus est projetée
séquentiellement sur un objet et est déformée par la forme géométrique de cet objet comme le
montre la Figure 1.1. La déformation du motif est ensuite détectée par le capteur IR. Des
techniques de triangulation sont alors utilisées pour calculer l'information de profondeur de la

scéne. On obtient ainsi une carte de profondeur 3D correspondante aux mesures de distances

entre la caméra et chaque pixel de I'image.

Projecteur

Base

Figure 1.1: Principe de la lumiere structurée. Image issue de (Sarbolandi et al. 2015).

La mesure de la distance peut étre traduite par I'’équation suivante (Sarbolandi et al. 2015) :
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d= % (1.1)

Ou d est la distance a la caméra, b est la longueur de la base entre le projecteur et le détecteur
IR, f est la distance focale de la caméra infrarouge et D est la disparité observée dans I'espace

image.

1.1.2 Stéréovision

L’approche stéréovision est similaire a celle de la lumiere structurée, mais celle-ci utilise
deux caméras au lieu d’une seule couplée a un projecteur IR. Les caméras observent la méme
scéne de points de vue différents (Borangiu and Dumitrache 2010). Le calcul de distance repose
sur le principe de triangulation qui calcule les coordonnées 3D pour chaque pixel en comparant
les disparités entre les deux images. La vision stéréoscopique fait correspondre les images
utilisées pour estimer la disparité. Cette derniere est inversement corrélée avec la distance des

caméras.

1.1.3 Temps de vol

Au cours de la derniére décennie, de nouveaux détecteurs de distance ont été mis a
disposition pour le développement d'applications a des colts abordables. La technologie temps
de vol ou « Time of flight » (ToF) est une méthode de mesure active et optique ou la distance est
évaluée par I'émission et la réception d’un signal lumineux IR. Ceci permet d’associer a chaque
pixel une mesure de distance et de reconstruire la sceéne capturée a partir des informations 3D
de I'ensemble des pixels. L'approche ToF, présentée dans la Figure 1.2, repose sur |'éclairage actif
de la scéne observée par une lumiere périodique modulée en intensité IR. Il existe deux principes
de modulation (la modulation pulsée ou continue) ( Li 2014). La plus utilisée est la modulation
continue (CWM) (Grzegorzek et al. 2013) basée sur la corrélation du signal optique incident r(t),
provenant de la lumiere réfléchie par la scene, et de son signal de référence g, selon I'équation

suivante :
T
() = g(®) +7(®) = lim [ 7 g(0).r(D)dt (1.2)

La lumiére sinusoidale réfléchie est démodulée au moyen de quatre points d'échantillonnage.
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C (lg) i=0,..3

Le décalage peut étre ainsi calculé comme suit :

C(To)—C(Tz)) (1.3)

¢ = arctan(; "

Apres corrélation, la distance est calculée entre la cible (les objets observés) et la source de

I'éclairage actif (la caméra) par la formule suivante :
d = - — (1.4)

Ou d est la distance a la caméra, c est la vitesse de propagation de la lumiére, Ap est le

déphasage entre le signal émis et réfléchi, et f est la fréquence de modulation.

Emetteur //
Récepteur \ ______ / _________________
Y l Object
Déphasage

Figure 1.2: Principe des caméras ToF : Calcul du déphasage entre le signal émis et celui réfléchi par I’objet.

Les caméras ToF utilisent généralement une plage de fréquences de modulation élevée.

En raison du principe opérationnel, les différentes technologies de mesure de profondeur
sont soumises a une grande variété de sources d'erreur qui affectent la précision des mesures

(Langmann et al. 2012).
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1.2 Systemes commerciaux de détection surfacique

Différents dispositifs sont apparus ces dernieres années permettant d’observer une
surface en temps réel. Citons par exemple I'Intel RealSense™ F200?, I'Intel RealSense™ R200?, la
Structure Sensor® qui a été remarquablement utilisée en orthopédie?, et I’Asus Xtion®, comme
des exemples de caméras de profondeur basées sur le principe de la lumiére structurée. Tres
récemment (en 2018), Intel RealSense™ a lancé la série de caméra D400° basée sur la technologie
stéréovision. Cette caméra présente des capacités avancées et se caractérise par la saisie de

données a des distances allant jusqu'a plus de 10 m.

Nous détaillerons dans les paragraphes suivants les trois modeles de caméras de profondeur les
plus répandus et largement utilisés dans la littérature pour des études liées a plusieurs domaines
d’application, en particulier pour des études ayant trait au domaine médical. Le premier est le
modele CamCube™ de la société allemande « PMD [Vision] » qui est sortien 2005. Le second est
la caméra SwissRanger 40008 (SR4000) du fabricant suisse « MESA Imaging » lancée en 2008. Le

dernier modele est le capteur de mouvement Kinect (versions 1 et 2) lancé par Microsofto,

1.2.1 CamCube PMD

La caméra CamCube (Figure 1.3) est une caméra de profondeur développée par
« Photonic Mixer Devices (PMD) Technologies ». Elle a une structure semi-conductrice basée sur
la technologie CMOS (Rapp et al. 2008) et est principalement constituée d’une puce PMD, d’une
source de lumiére modulée active pour éclairer la scene, et d’un capteur PMD ayant une

résolution de 200x200 pixels. La lumiere modulée envoyée par la source d’éclairage, est réfléchie

! https://ark.intel.com/products/92255/Intel-RealSense-Camera-F200

2 https://www.intel.fr/content/www/fr/fr/support/articles/000023534/emerging-technologies/intel-realsense-
technology.html

3 https://structure.io/

4 http://rodin4d.com/fr/produits/acquisition/structure-sensor

5 https://www.asus.com/fr/3D-Sensor/Xtion_PRO/

5 https://www.intel.fr/content/www/fr/fr/architecture-and-technology/realsense-overview.html|

7 https://www.pmdtec.com/

8 http://www.adept.net.au/cameras/Mesa/SR4000.shtml

% https://support.xbox.com/fr-FR/xbox-one/accessories/kinect-sensor-info

10 https://www.lesnumeriques.com/console-de-jeu/s-en-est-termine-kinect-microsoft-scelle-sort-son-capteur-
n67673.html
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par les points de la scéne 3D et recue par le capteur d'image PMD. Une carte de profondeur est
ainsi calculée, se basant sur la technologie ToF. Cette caméra se caractérise, comparée a d’autres
caméras ToF, par un intervalle de mesures tres étendue (0.3 m-7.5 m). La précision du calcul de
distance varie en fonction des spécificités d’utilisation et de la gamme d’observation. La
technologie PMD offre des performances stables méme dans des conditions environnementales
difficiles. Grace a la technologie SBI (suppression de I'éclairage de fond) intégrée, la caméra peut

étre utilisée dans des environnements intérieurs et extérieurs.

Figure 1.3: La caméra CamCube de PMD [Vision].
Malgré son prix élevé et sa fréquence d’acquisition limitée (25Hz), ce capteur a fait ses preuves
et a débouché sur de nombreuses recherches dans divers domaines. Par exemple, dans le
domaine de la navigation en robotique, la camera PMD a été exploitée pour la conduite
automatique d’une plateforme de véhicules. En médecine, ce capteur a été évalué pour plusieurs
applications biomédicales, particulierement pour le suivi du mouvement respiratoire et le

positionnement du patient en radiothérapie (Holler et al. 2008).

1.2.2 SR4000
La SwissRanger 4000t (SR4000, Suisse) est une caméra ToF qui représente un systeme

d'imagerie optique fournissant des données de distance en temps réel a des fréquences allant

11 https://acroname.com/sites/default/files/assets/sr4000_sr4500 manual.pdf
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jusqu’a 30Hz2. Elle envoie une lumiére sous forme de rayons infra-rouge (IR) via des LEDs qui
sont protégées par une couverture d'éclairage (comme présentée dans la Figure 1.4). Ce
dispositif est formé également d’un filtre optique qui ne laisse passer que la lumiere a des

longueurs d'onde proches de celles des LED d'illumination.

Couverture
d'éclairage

Filtre optique

Figure 1.4: La caméra SR4000 composée d’une couverture d’éclairage qui permet de protéger les LEDs et
d’un filtre optique qui sélectionne les rayons ayant des longueurs d’onde proches de celles des LEDs .

Malgré son co(t relativement élevé, la SR4000 a montré des performances remarquables, ce qui
a permis son utilisation dans de multiples applications (Ye and Bruch 2010), (Viejo et al. 2011).
Dans le domaine médical, cette caméra a été évaluée pour le recalage d’'images multimodales
dans le but d’améliorer le diagnostic et la thérapie assistée par ordinateur (Pycinski et al. 2016).
Par ailleurs, des études menées dans notre laboratoire ont porté sur 'utilisation de la SR4000
pour des applications liées au traitement par radiothérapie externe dans le but de prendre en
compte les mouvements du patient inter- et intra-fractions (Wentz 2013),(Gilles 2016). L’objectif
était d’estimer la position du patient et de caractériser son mouvement respiratoire externe. Plus
de détails seront présentés dans le chapitre 3.

1.2.3 Kinect V1

La premiere version du capteur Kinect de Microsoft a été introduite sur le marché en
novembre 2010 en tant qu'appareil de saisie et de suivi de mouvements pour la console de jeux
Xbox 360. Du fait de son colit beaucoup moins cher que d’autres caméras 3D traditionnelles,

cette caméra a suscité un intérét accru qui a motivé Microsoft a développer et publier en juin

12 http://www.realtechsupport.org/UB/SR/range_finding/SR4000_SR4500_Manual.pdf
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2011 un kit de développement logiciel (SDK) pour la Kinect. Ce dernier permet la connexion de la
caméra a un ordinateur ce qui a rendu son utilisation plus répandue et populaire. L'approche
utilisée pour le calcul de profondeur est celui de la lumiéere structurée. Comme le montre la Figure
1.5, la Kinect V1 dispose, en plus de son capteur de profondeur, d’une caméra couleur (RGB),
permettant I'association de I'image RGB avec I'image de profondeur. La Kinect V1 est capable de
suivre le mouvement des individus par la technique de détection de la silhouette du corps

humain.

Emetteur IR Caméra couleur Capteur IR

Figure 1.5: Composition de la caméra Kinect V1: une caméra RGB, un émetteur et un récepteur IR (capteur
de profondeur).

La Kinect V1 a été largement utilisée dans la recherche pour diverses applications de suivi et de
reconnaissance d’objets (Nakamura 2011), (Saponara 2011), de suivi du corps humain (Jia et al.
2012), (Min et al. 2015) , (Baptista et al. 2016), et de reconnaissance de visages (Goswami et al.
2013), (Li et al. 2013). En médecine, la Kinect V1 a constitué un outil précieux pour les soins de
santé. En surveillant les mouvements et en extrayant les données de profondeur 3D, la Kinect V1
est utilisée pour aider a I'indépendance des personnes agées ou handicapées (Stone and Skubic
2015). Par ailleurs, Yeung (Yeung et al. 2014) a évalué ce capteur pour la réhabilitation et la
prédiction du risque de chutes. Heb et al (Hel} et al. 2015) a également utilisé la Kinect V1 pour

la correction du mouvement en imagerie médicale tomographie par émission de positons (TEP).

1.2.4 Kinect V2
La deuxieme génération de la Kinect est sortie en 20141, Elle est arrivée sur le marché

comme étant le périphérique de capteur de mouvements le moins coliteux et le plus polyvalent.

13 https://www.cnet.com/news/timeline-a-look-back-at-kinects-history/
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Contrairement a son antécédent, le fonctionnement de la Kinect V2 repose sur le principe ToF
pour le calcul des distances. Ce capteur, similaire dans sa composition a la Kinect V1, est formé
de deux lentilles : une lentille RGB qui permet I'acquisition de la couleur de la scéne et un
projecteur infrarouge qui permet I'acquisition d’informations relatives a la profondeur et a

I'intensité (Figure 1.6).

CaméraRGB

Capteur de profondeur

p

Figure 1.6: La caméra Kinect V2 composée d’une caméra RGB, d’un émetteur et d’un récepteur IR formant
le capteur de profondeur 3D.

Microphone

Grace a ces deux lentilles, il est donc possible d’obtenir trois types de données :
— une image infrarouge ou image d’intensité de la scéne, qui est une image en niveau de
gris fournissant une information sur l'intensité du faisceau retourné par I'objet observé,
— une carte de profondeur, ou image de profondeur, provenant de la méme lentille que
I'image d’intensité, qui se présente également sous forme d’une image en niveaux de gris
ayant la méme résolution que celle de I'image infrarouge (512x424 pixels). Celle-ci est
codée sur 16 bits dans lesquelles des informations de mesure pour chaque pixel (u, v)
correspondent directement a la distance entre le capteur et un pixel de la scene. Ces
informations sont stockées dans une matrice 2D,
— une image en couleur, provenant de la deuxiéme lentille, ayant une résolution plus
grande qui associe a chaque pixel (u, v) de 'image une information de couleur.
Ce capteur utilise un systeme de coordonnées cartésiennes centré sur le capteur IR. L'axe Y positif
pointe vers le haut, les points d'axe Z positif s'étend dans la direction dans laquelle la Kinect est
orientée et I'axe X positif vers la gauche. L'information de profondeur est mesurée par rapport a

I'axe Z de la caméra (voir Figure 1.7).
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..
-
-~
-
-
'.
A

Axe du capteur IR

Figure 1.7: Le repere du capteur Kinect V2.
La Kinect V2 utilise plusieurs fréquences de modulation (120 MHz, 80 MHz et 16 MHz) et a le
potentiel de suivre la silhouette de six personnes. La mise a disposition de ce capteur sur le
marché a des co(ts faibles, a rendu ce dispositif ouvert au grand public qui a utilisé ce capteur
dans les domaines de détection et de suivi d'objets (Zhao et al. 2017), la reconnaissance de gestes
(Camadaetal. 2017), la navigation en robotique (Fankhauser et al. 2015), et l'interaction homme-
machine (Barbagallo et al. 2016). Ce dispositif de capteur de mouvement « low-cost », a marqué
spécifiquement une évolution dans le domaine médical. En effet, durant les derniéres années, le
nombre d’études faisant usage de cet appareil pour des buts médicaux a fortement augmenté. Il
a été mis a disposition pour des applications de surveillance de la santé, de réadaptation,
d'assistance et de soutien a l'intervention chirurgicale. Par exemple, Rocha et al (Rocha et al.
2015), ont exploité la Kinect V2 pour I’évaluation des troubles du mouvement dans le cas de la
maladie de Parkinson. Une autre étude (Latorre et al. 2018) a utilisé ce capteur, pour estimer les
paramétres de la démarche spatio-temporelle chez les adultes en bonne santé et aprés
accident vasculaire cérébral. Capecci et al (Capecci et al. 2018) ont proposé cet outil pour la
surveillance en temps réel visant a aider les cliniciens a évaluer a distance les performances des

exercices lors de la réadaptation a domicile.
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1.3 Comparaison des caméras de profondeur

Les capteurs cités précédemment ont des spécificités techniques différentes. Le Tableau

1.1 résume les principales caractéristiques de ces caméras.

Tableau 1.1: Tableau comparatif des spécificités de quatre caméras de profondeur : CamCube, SR4000,
Kinect V1 et Kinect V2.

Spécificités CamCube SR4000 KinectV1l KinectV2

Résolution en couleur (en pixels) - - 640*480 1920*1080

Résolution en profondeur (en pixels) | 200%¥200 176*144 320*%240 512*424

Fréquence d’acquisition (en Hz) 25 30 30 30
Champ de vision (en degré) 40*40  43,5*34,6  57*43 70*60
Type de connexion - Ethernet USB 2 USB 3

Distance minimale (en m) 0,3 0,5 0,8 0,5

Distance maximale (en m) 7,5 4,5 4,0 4,5
Prix (en $) ~1000 ~1000 ~100 ~100

Les capteurs Kinect (versions 1 et 2) fournissent quatre informations (RGB-D : information en
couleur et en profondeur) pour chaque pixel de I'image. Leur résolution en profondeur est
notablement supérieure a celle de la CamCube (200*200 pixels) et de la SR4000 (176*144 pixels)
et leur colt est beaucoup moins élevé que les autres.

Dés sa sortie, la Kinect V2 a montré des performances supérieures a celles de la Kinect V1 et des
autres caméras 3D. Bien que le dispositif Kinect V1 soit une amélioration considérable par
rapport aux caméras classiques, elle reste limitée par une résolution relativement faible. Les
données de la Kinect V2 sont plus stables en terme de fiabilité et de précision (Gonzalez-Jorge et
al. 2015). Les plus grandes différences, entre la Kinect V1 et la Kinect V2, hormis le type de
fonctionnement, sont la résolution en couleur et en profondeur qui permettent de reconnaitre
des objets et de résoudre certains problémes d'ambiguité et de sensibilité de la Kinect V1 a la
lumiere ambiante. En effet, la carte de couleurs calculée a partir des images acquises avec le

capteur de deuxieme génération est nettement plus stable et moins floue que celle de la
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premiere version de la Kinect. Par ailleurs, le champ de vision de la Kinect V2 est beaucoup plus
large en horizontal ainsi qu’en vertical que celui de la Kinect V1 et des autres caméras.

Plusieurs études ont été menées pour comparer les caractéristiques et les spécificités des deux
générations de la Kinect (Sarbolandi et al. 2015). Pagliari et al (Pagliari and Pinto 2015) ont
démontré que 'erreur de mesure de profondeur de la Kinect V2 reste inférieuren a 2 cm alors
gue celle de la Kinect V1 peut atteindre 10 cm. Une autre étude (Flirsattel et al. 2016) a comparé
les performances de la Kinect V2 avec d’autres caméras ToF pour un objet situé a une distance

de 0,8 m. Les résultats sont illustrés dans le Tableau 1.2.

Tableau 1.2: Comparaison des mesures de profondeur obtenues par différentes caméras de profondeur a une
distance de 0.8 m.

Caméra Mesure de profondeur en m
CamCube3 0,8 + 0,007
SR3000 0,8+0,008
SR4000 0,8 £ 0,002
Senz3D 0,797+0,004
Kinect V2 0,799 + 0,001
E70 0,798 + 0,001
Argos P100 0,8 + 0,002
CamBoard nano 0,794 + 0,002

La comparaison des différentes spécificités et caractéristiques des caméras citées précédemment
nous a conduit a choisir la Kinect V2 pour répondre aux problématiques de cette thése. Un focus

particulier sur les propriétés de ce capteur est présenté dans le paragraphe suivant.

2. Propriétés de la caméra Kinect V2

2.1 Précision, stabilité et résolution

En se basant sur I’étude menée par (DiFilippo and Jouaneh 2015), I'exactitude est définie
comme la différence ou le décalage d'une valeur de profondeur par rapport a la distance de vérité

terrain. La précision est définie comme la répétabilité des mesures de profondeur dans des
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conditions inchangées et la résolution comme le plus petit mouvement détectable. L’évaluation
de la précision et de la stabilité des mesures de la Kinect V2 a été réalisée dans plusieurs études
(Fankhauser et al. 2015), (Wasenmdiller and Stricker 2016). Yang et al (Yang et al. 2015a) ont
démontré que la distance de la caméra influe sur la précision des données Kinect, et que I'écart
type entre les mesures de profondeur calculées par la Kinect V2 augmente linéairement avec la
distance de la caméra. Une autre étude (Yang et al. 2015b) a évalué la performance de la Kinect
V2 entre 1 et 4 m, avec une distance de fonctionnement variant de 0,5 m. Pour un écran placé
au centre du champ de vision du capteur a des distances de mesure allant jusqu'a 3 m, I'erreur
de précision moyenne était inférieure a 2 mm. La précision a diminué pour des positions plus
éloignées (3-4 m), avec des erreurs supérieures a 4 mm. La stabilité est en moyenne de 2mm et
la résolution a des angles de mesure de 45° et 60° est restée inférieure a 4 et 6mm
respectivement pour des distances inférieuresa 4 m. D’autre part, il a été démontré dans
(Po6himann et al. 2016) que la précision et la stabilité des mesures de la Kinect V2 dépendent de
I'angle et de la couleur de la surface cible observée par la caméra. L’erreur de mesure calculée
par P6hlmann et al, est de 0,3 mm et 1,44 mm pour des angles d'inclinaison de 0° et 75°
respectivement. Par ailleurs, Zennaro et Lachat et al (Zennaro 2014), (Lachat et al. 2015) ont
montré que les performances de la Kinect V2, contrairement aux autres capteurs, ne sont

guasiment pas affectées par la lumiére ambiante.

2.2 Mesure du mouvement

Une hypothese clé pour tout systeme basé sur une caméra ToF est que chaque pixel
correspond a un méme point objet pendant tout le processus d'acquisition. Cette hypothése est
invalidée dans le cas d'objets ou de caméras en mouvement ce qui entraine des artefacts de
mouvement et perturbe la mesure de distance. La précision de I'estimation du mouvement se
calcule par la variabilité de mesure de la distance entre deux positions d’'un méme point qui est
affectée par la distance et I'angle d’observation de la caméra. Des études (Mdller et al. 2010),
(Geerse et al. 2015) ont montré que les mesures de mouvements observés par la Kinect V2

correlent bien avec leur vérité terrain.
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2.3 Nuage de points

La Kinect V2 fournit trois flux de données provenant des deux lentilles du dispositif. Les
données de profondeur peuvent étre converties sous forme de nuage de points dont la distance
physique est estimée en utilisant une matrice d'étalonnage. La transformation de cette matrice
bidimensionnelle fournie par la carte de profondeur est calculée par une fonction de passage
appliquée entre la profondeur et I'espace de la caméra. Cette fonction dépend des paramétres
intrinseques de la caméra (distance focale et centre optique). Les coordonnées du « monde réel »

(X, Y, Z) et les coordonnées des pixels (u, v, 1) sont liées par I'équation 1.7.

X U
Y =Z><K‘1><lv (1.5)
VA 1
fx 0 cx
K=|0 f, ¢ (1.6)
0 0 1

Avec cx, cy les coordonnées du centre optique (en pixels), fx, et fy les coordonnées de la longueur
focale (en pixels). Un point 3D dans le systeme de coordonnées de la caméra peut étre ainsi

calculé a partir des coordonnées d'un pixel [u, v, 1], selon I'équation suivante :

u—cy

X="% g7
I (1.7)
v—C .
y="%7z
fy

Le résultat est une liste de coordonnées (X, Y, Z) qui représente des points réels pouvant étre
affichés sous forme de nuage de points. Comme chaque pixel de la carte de profondeur
représente une valeur pour le nuage de points correspondant, les nuages calculés contiennent

217088 points.

2.4 Calibrage géométrique

Les lentilles IR et couleur de la Kinect V2 forment des capteurs optiques qui peuvent étre
affectés par des distorsions géométriques introduisant des erreurs dans la mesure de
profondeur. Afin de corriger ces distorsions et d’obtenir des mesures plus fiables, il est important

de déterminer les parameétres d'étalonnage de la caméra. L’étalonnage consiste a acquérir sous
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différents angles plusieurs images d’un objet de calibrage spécifique (comme un échiquier) qui
fournit des points 3D de coordonnées connues. Celui-ci permet de déterminer les paramétres de
distorsions radiale et tangentielle, ainsi que les paramétres internes tels que la distance focale et
les coordonnées du centre optique de la caméra. L'intégration directe des coefficients de
distorsion dans I'algorithme de calcul des nuages de points permet I'obtention d'un ensemble de
données 3D calibré qui n'est plus affecté par les distorsions géométriques présentes dans la carte

de profondeur initiale.

2.5 Limites liées a la technologie

Les données acquises par une caméra de profondeur 3D sont généralement sujettes a
plusieurs sources d’erreurs, que ce soit des erreurs systématiques ou aléatoires. Il s’agit des

erreurs qui sont propres a la technologie de mesure de distance, ou propres au capteur lui-méme.

2.5.1 Préchauffage du capteur

La plupart des capteurs de profondeur sont fortement dépendants de la température de
fonctionnement de leurs composants (Gonzalez-Jorge et al. 2015). En effet, lorsque la caméra
acquiert des images, son unité d'éclairage et son capteur chauffent. Avec l'augmentation de la
température interne, les caractéristiques des composants changent, entrainant des erreurs dans
les mesures de profondeur. Toute mesure acquise avant la stabilité de la température n’est donc
pas fiable. Pour atteindre la stabilité et assurer le bon fonctionnement du capteur, il faut
respecter un temps de chauffe. Des expériences (Chiabrando et al. 2009) ont montré que les
mesures de distances du capteur Kinect V2 peuvent étre déviées d’environ 6 a 7 mm et que ce

capteur a besoin de 20 a 30 minutes pour se stabiliser.

2.5.2 Erreurs oscillatoires

Les erreurs oscillatoires ou de réglage « wiggling error » sont dues a des irrégularités qui
peuvent arriver lors de la modulation de la lumiére IR émise (Kolb et al. 2010). En effet, le calcul
de phase suppose un signal de référence parfaitement sinusoidal mais cette approche n’est pas
idéale et induit des différences entre le calcul des fonctions de modulation simplifiées et la

corrélation des différents signaux optiques avec le signal de référence. Ces écarts sont traduits
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par un déphasage, entrainant ainsi un décalage en termes de distance mesurée, oscillant autour
de la valeur recherchée. Fankhauser et al. (Fankhauser et al. 2015) ont trouvé que l'erreur de
réglage des caméras Kinect V2 oscillait de £ 6 mm. Cette erreur peut étre réduite par I’étalonnage
de la caméra. Il existe plusieurs approches qui consistent a estimer I'erreur entre la « vraie »
profondeur et celle calculée par des méthodes d’étalonnage afin de retrouver les parameétres

intrinseques et extrinseques de la caméra (Lindner and Kolb 2007), (Schiller et al. 2008).

2.5.3 Erreurs liées a l'intensité

La mesure de distance d'un pixel statique peut varier considérablement dans le temps, en
raison du bruit de mesure (Foix et al. 2011). Cette source d'erreur devient plus perceptible si la
surface observée a une faible réflectivité. Par conséquent, seule une faible lumiére va étre
réfléchie vers la caméra entrainant un faible rapport signal sur bruit. Si on considére un objet trés
réfléchissant et un second qui I'est beaucoup moins, ces deux objets étant situés a une méme
distance de la caméra, une forte influence des zones hautement réflectives sur les autres est alors
observée. Cet effet est lié a la réponse non linéaire des pixels pour de faibles intensités.
Fankhauser et al. (Fankhauser et al. 2015) montrent que les mesures de |'erreur due a
I'incohérence de la lumiére IR réfléchie par les objets dépendent de la distance a I'obstacle et de
la région de I'image. L'erreur au centre de I'image est de + 6 mm et augmente jusqu'a 30 mm sur
ses bords pour un objet situé a 2,0 m de la caméra. Lindner et al ( Lindner and Kolb 2007) ont
proposé une nouvelle technique d’étalonnage, qui prend en compte l'intensité de la lumiére
réfléchie par I'objet, basée sur une fonction de corrélation bi-variée (B-spline) pour la correction

des mesures de distance.

2.5.4 Effet multi-trajets

Le probléme d'interférences par trajets multiples est souvent observé dans les systémes
de mesure actifs. Idéalement, le retour de la lumiére au capteur provient d'une seule position
dans la scéne pour un méme pixel. Cependant, la lumiére active ne suit souvent pas le trajet
direct entre 'unité d'éclairage et le détecteur, elle peut voyager indirectement et parcourir des
trajets multiples. Lorsque plusieurs retours de lumiére arrivent a un pixel, la superposition de ces

signaux conduit généralement a une mesure de profondeur erronée. En effet, le signal résultant
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est altéré et ne ressemble pas au signal directement réfléchi. Une solution a été proposée par
Falie et al (Falie and Buzuloiu 2008) qui supposent que les effets indirects de la lumiére ont une
fréquence spatiale plutét faible et analysent le voisinage du pixel pour détecter la composante
indirecte de basse fréquence. Cette méthode permet de corriger les mesures de profondeur et

de réduire I'amplitude de I'erreur d’un facteur de 2.

2.5.5 Influence des matériaux et de la radiométrie

Comme pour la plupart des appareils de mesure actifs, la réflectivité de la scene et
I'illumination environnante peuvent provoquer des erreurs dans les mesures de distance
(Sarbolandi et al. 2015). C’est le cas des milieux semi-transparents ou des milieux a forte
réflectivité. Les trajets indirects de la lumiére dont nous avons parlé précédemment découlent
de ce probleme. En effet, lorsqu'un point d'observation est éclairé indirectement par des inter-
réflexions des translucides ou des diffusions sur les sous surfaces, la reconstruction de la phase

au niveau du détecteur est erronée.

Dans le cas d’'un milieu translucide, la lumiére provenant de plusieurs réflecteurs se disperse en
entrainant généralement un retard de phase supplémentaire (Lee and Shim 2015). Etant donné
gue chaque trajet a un déphasage différent, la mesure de distance d’un point résultant de la

somme des composantes du signal réfléchi est alors incorrecte.

D’autre part, un objet a fort éclairage renvoit, en plus de la lumiére qui lui a été initialement
transmise, une intensité qui lui est propre. Plusieurs rayons interférent ainsi au point de
détection. Bhandari et al (Bhandari et al. 2014) décrivent une méthode permettant d'acquérir et
de reconstruire de maniére robuste les mesures de distance dans des milieux ayant des
propriétés spécifiques. Kadambi et al ( Kadambi et al. 2013) montrent que leur méthode de
codage, initialement congue pour résoudre les erreurs multi-trajets pour les caméras ToF, est
capable de récupérer la profondeur des objets semi-transparents. Cette méthode consiste a
utiliser la lumiere modulée a une fréquence unique en introduisant des codes binaires pour
chaque signal émis ce qui permettra de récupérer les séquences de Dirac puis le signal réfléchi

par déconvolution de ces séquences.
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3. Conclusion

Au cours des dernieres années, de nombreuses caméras de profondeur ont été mises a
disposition du marché industriel et du grand public. Récemment, ces caméras ont été
particulierement utilisées dans le domaine médical. Ces caméras fournissent une image 3D de
profondeur a une fréquence d’acquisition élevée. Leurs caractéristiques distinctives font de ces
capteurs une solution ou une alternative appropriée dans de nombreuses applications. Nous
avons présenté dans ce chapitre différentes caméras de profondeur en comparant leurs
spécificités. Un intérét particulier est porté sur les propriétés de la Kinect V2 ainsi que les limites
associées a sa technologie de mesure. Nous décrirons dans le chapitre suivant les applications
médicales qui s’inscrivent dans le cadre de cette thése et dans lesquelles nous introduisons

I'utilisation de la Kinect V2.
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3. Conclusion SRR J |

Les caractéristiques des caméras ToF se sont avérées trés avantageuses dans plusieurs
domaines. Nous pouvons distinguer récemment la large gamme d'applications de ces capteurs
dans le domaine médical. Dans le cadre de cette thése, nous évaluerons I'apport potentiel de
I'utilisation de la Kinect V2 dans deux domaines médicaux. Ce chapitre explique le contexte
médical en introduisant les problématiques inhérentes a la radiothérapie externe que sont la
gestion des mouvements et la prévention de collisions, ainsi que les problémes de surveillance

de la ventilation des patients en réanimation médicale.

1. Laradiothérapie externe

La recherche pour I'amélioration des traitements en radiothérapie est fondamentale.
L’évolution de la technologie a permis d’optimiser la prise en charge des patients. Nous
expliqguons dans cette partie le mécanisme biologique fondamental du cancer, ses différents

modes de traitement et les problématiques associées.

1.1 Cancer

Le cancer représente la premiére cause de mortalité en France®. En 2017, le nombre
estimé de nouveaux cas de cancer en France métropolitaine était de 214 000 pour les hommes
et 185500 pour les femmes®®. Un cancer est défini comme une pathologie caractérisée par la
présence de cellules anormales formées suite a un dysfonctionnement des cellules. Une cellule
initialement normale peut se transformer en cellule cancéreuse par mutation ou

instabilité génétique (anomalies cytogénétiques) (Cho and Vogelstein 1992). Ces altérations

1 https://www.futura-sciences.com/sante/definitions/medecine-cancer-108/
15 http://www.e-cancer.fr/Professionnels-de-sante/Les-chiffres-du-cancer-en-France/Epidemiologie-des-cancers

37


https://www.futura-sciences.com/sante/definitions/medecine-cancer-108/
http://www.e-cancer.fr/Professionnels-de-sante/Les-chiffres-du-cancer-en-France/Epidemiologie-des-cancers

Contexte médical

affectent le mécanisme de mort cellulaire (ou apoptose) (Dean, et al. 2005) . Une premiére cellule
maligne se divise et se reproduit de facon infinie suite a une perte de controle de la croissance
des cellules. On obtient ainsi une croissance anormale de cellules formant la tumeur primaire qui
peut progresser sans contréle et envahir les tissus voisins. Les cellules cancéreuses peuvent se
détacher de la tumeur primaire et migrer dans une autre partie du corps par dissémination des
cellules cancéreuses via la voie sanguine ou lymphatique (Martin et al. 2013). Cela donne lieu a

une localisation secondaire de la tumeur, c’est la métastase?®.

Le dépistage d’'une tumeur passe soit par I’'examen physique, soit par I'observation par imagerie
ou par dosage biologique. Son traitement vise a détruire les cellules cancéreuses et a protéger
les cellules saines. Il existe plusieurs types de traitements contre le cancer. Un traitement peut
étre administré seul ou combiné avec d’autres types et doit étre adapté en fonction de chaque
type de cancer, son degré d’extension et son stade d’évolution. Les principaux traitements se
regroupent en 3 catégories (Price and Sikora 2014) :

— la chirurgie'” qui est un traitement consistant en I’ablation de la tumeur et des tissus
voisins par un chirurgien lors d’une opération. Elle est utilisée pour les tumeurs localisées
dans le but d'éviter toute propagation du cancer. Dans le cas ou la totalité des cellules
tumorales ne peut pas étre enlevée, l'intervention chirurgicale est suivie d’'une
chimiothérapie ou d’une radiothérapie qui rend le traitement plus efficace,

— la radiothérapie '® qui est un traitement impliquant I'utilisation de rayonnements
ionisants ciblés vers la tumeur pour détruire les cellules cancéreuses tout en épargnant
les tissus sains qui I'entourent et

— la chimiothérapie ° qui est un type de traitement consistant a administrer des
médicaments pour détruire les cellules cancéreuses ou limiter leur croissance.

Contrairement a la radiothérapie ou a la chirurgie qui ciblent des zones spécifiques, la

16 https://www.cancer.gov/publications/dictionaries/cancer-terms/def/metastasis

7 http://www.cancer.ca/en/cancer-information/diagnosis-and-treatment/surgery/?region=on

18 https://www.cancer.gov/about-cancer/treatment/types

19 https://www.cancer.org/treatment/understanding-your-diagnosis/after-diagnosis/common-cancer-
treatments.html
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chimiothérapie agit sur toutes les cellules de I'organisme. Elle est souvent appliquée dans

le cas de métastases ou de tumeurs disséminées dans le corps (Eccles and Welch 2007).

Dans le cadre de cette these, seul le traitement par radiothérapie est considéré.

1.2 Traitement par radiothérapie

La radiothérapie est un traitement qui consiste a utiliser des radiations a haute énergie
(Connell and Hellman 2009) dans le but de détruire les cellules cancéreuses en bloquant leur
capacité a se multiplier tout en préservant le mieux possible les tissus sains et les organes voisins.
Les radiations permettent la destruction des cellules cancéreuses et empéchent leur
multiplication. Ce mode de traitement est administré dans plus de 50% des cas?°. On distingue
deux modes de traitements par radiothérapie, la radiothérapie externe qui s’appuie sur
I'utilisation des rayonnements en faisceau délivrés par un accélérateur linéaire de particules
(LINAC), et la radiothérapie interne ou curiethérapie qui s’appuie sur l'utilisation de sources
radioactives implantées directement a I'intérieur du patient?. Ce traitement offre une irradiation
tres ciblée et protege mieux les tissus sains avoisinants. Elle est notamment utilisée pour traiter
les cancers gynécologiques et tout cancer lié a la prostate, au sein, a I'cesophage et a la peau. Les
traitements par radiothérapie externe sont délivrés selon différentes techniques??. Celles-ci sont

présentées dans les sections suivantes.

1.2.1 Laradiothérapie conformationnelle 3D (RC3D)

La radiothérapie conformationnelle 3D délivre le traitement se basant sur des données
d'images tridimensionnelles (souvent des images tomodensitométriques (TDM)) avec une
simulation des champs de traitement focalisés a la tumeur (Cardinale and Kavanagh 2000). Elle
consiste en effet a conformer la dose délivrée au volume tumoral a traiter. Dans ce type de

traitement, la dose envoyée a la tumeur est complétement homogene (voir Figure 2.1).

20 https://www.ligue-cancer.net/shared/ brochures/traitements-cancers.pdf

21 https://www.cancer.be/le-cancer/traitements/radioth-rapie/radioth-rapie-interne-breachy-ou-curieth-rapie
22 https://www.texasoncology.com/cancer-treatment/radiation-therapy/techniques-for-delivering-radiation-
therapy
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1.2.2 Laradiothérapie a modulation d’intensité (IMRT)

Une technologie plus moderne, la radiothérapie avec modulation d’intensité, consiste a
faire varier la taille, la forme et I'intensité du faisceau d’irradiation afin de cibler la tumeur avec
une dose optimale tout en protégeant les tissus sains adjacents en ne les exposant qu'a des doses
minimes de radiations (Ozyigit and Gultekin 2014). La modulation de la fluence des faisceaux est
assurée par l'intermédiaire d'un collimateur multilames (MLC) dont les lames s’ouvrent et se
referment au cours du traitement afin d'adapter parfaitement le faisceau de radiation a la forme
de la tumeur. Il existe deux formes d’'IMRT (voir Figure 2.2) :

— la radiothérapie Conformationnelle a Modulation d’Intensité (RCMI) pour laquelle les
faisceaux sont envoyés a des angles fixes et

— lirradiation avec Modulation d’intensité Volumétrique par Arc Thérapie (VMAT) pour
laguelle I'irradiation est réalisée avec un ou deux arcs par la rotation du bras en continu

au cours de l'irradiation.

RC3D IMRT

Figure 2.1: Comparaison entre la radiothérapie conformationnelle 3D et la radiothérapie a modulation
d’intensité. Image issue du site web*.

2 http://docplayer.fr/14563127-Nouvelles-techniques-en-radiotherapie-dr-sonia-roux-palobart-service-de-
cancerologie-polyclinique-de-limoges-09-04-2015.html
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IMRT Man RapigAre Man
Figure 2.2: Comparaison entre la radiothérapie 2 modulation d’intensité et I’irradiation avec modulation
d’intensité volumétrique par arc thérapie. Image issue du site web**.

1.2.3 La stéréotaxie

D’autres types de tumeurs, plus particulierement les petits volumes tumoraux,
nécessitent un traitement spécifique de haute précision, c’est le concept de la radiothérapie
stéréotaxique. Il s'agit de la délivrance de rayonnement a l'aide de doses hautement
concentrées®. Elle utilise des microfaisceaux (faisceaux de trés petits rayons) qui convergent
avec une grande précision vers les zones définies. Cette technique permet d’irradier a forte dose

de trés petits volumes sur un nombre réduit de séances (Mayles et al. 2007).

Figure 2.3: Volume pulmonaire tumoral traité en stéréotaxie. Image issue du site web?®.

1.2.4 Latomothérapie
La tomothérapie est une radiothérapie guidée par I'image permettant de traiter avec une
grande précision les tumeurs de formes complexes et les tumeurs situées pres des organes

sensibles. Cette technique consiste a coupler un scanner a un accélérateur linéaire qui délivre

24 https://statenislandsradiation.com/rapidarc-volumetric-arc-therapy-vmat
2 https://www.osl.uk.com/sbrt
26 http://radiotherapie-tenon.aphp.fr/les-techniques-de-traitement/la-radiotherapie-stereotaxique/
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une irradiation avec une modulation d'intensité sous forme hélicoidale (voir Figure 2.4) (Lartigau

2009).

Figure 2.4: Accélérateur délivrant le traitement par tomothérapie en mode hélicoidal. Image issue du site
web?’.

Afin d’optimiser la délivrance des différentes techniques de traitement, la radiothérapie
asservie a la respiration offre le potentiel d'améliorer la précision d’irradiation des volumes
tumoraux affectés par les mouvements respiratoires tels que les tumeurs pulmonaires,
mammaires et hépatique (Giraud and Houle 2013). La radiothérapie asservie a la respiration (ou
« Gating ») permet de mieux adapter le faisceau de rayonnements aux mouvements des organes
et de protéger les organes a risque (OAR) (poumons, cceur...). Ceci est assuré en délivrant le
faisceau de rayonnements a un moment donné, choisi en fonction de la phase respiratoire du

patient ol les mouvements tumoraux sont les plus faibles (généralement en fin d’expiration).

Les différents types de traitement administrent une dose de rayonnements par
I'intermédiaire d’un accélérateur linéaire. Dans le cadre de cette these, I'accélérateur utilisé est

I"accélérateur LINAC de « Varian Medical system 28» présenté dans la partie suivante.

1.3 Accélérateur linéaire

L'accélérateur linéaire est la machine utilisée en radiothérapie externe pour produire des
faisceaux d'irradiation dirigés vers le volume cible afin de détruire les cellules tumorales. Celui-ci
est formé de plusieurs parties (la structure, le bras, la téte, le collimateur, et I'imageur portal)

présentées dans l'illustration Figure 2.5.

27 http://www.oncoprof.net/Generale2000/g08_Radiotherapie/g08_rt26.php
28 https://www.varian.com/fr/oncology/solutions/radiotherapy
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Figure 2.5: Les différentes parties d’un accélérateur linéaire

La structure est composée d’un systeme qui permet d’accélérer les électrons jusqu’a des énergies
trés élevées et de générer des faisceaux « Megavoltage » (MV) en utilisant des ondes
électromagnétiques de hautes fréquences. Son principe de fonctionnement repose sur
I'expulsion d’un flux d’électrons par émission thermoionique grace a un échauffement du
filament (cathode)?®. Les électrons arrachés, a la sortie du canon a électrons (dispositif d’émission
des électrons composé de plaques métalliques), sont ensuite envoyés vers une section
cylindrique en cuivre formée de cavités olu regnent des champs magnétiques différents. Ces
derniers sont créés grace a un modulateur appelé Klystron. Le Klystron a pour role d’accélérer les
électrons par changement de polarité du champ magnétique dans les cavités. Apres leur
traversée dans la section accélératrice, les électrons atteignent la téte de déviation dans laquelle
le faisceau d'électrons de haute énergie frappe une cible métallique, généralement du tungstene,

et émet les rayons X. La zone d’accélération est représentée dans la Figure 2.6.

29http://immunotherapie-voiedavenir.e-monsite.com/pages/derouIement-et-fonctionnement-des-
traitements/les-principes-physique-de-la-radiotherapie/
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Figure 2.6: Représentation physique de la section accélératrice d’un accélérateur linéaire de particules
LINAC. Image issue de site web®.

Les rayons sont émis a travers la téte de l'accélérateur qui est équipée d’un collimateur
mutilames (MLC). Celui-ci est constitué de fines lames mobiles (voir Figure 2.7) permettant de
délimiter le champ d’irradiation et de moduler le flux de photons en jouant sur la position des
lames en fonction du temps. Ceci permet d'obtenir une distribution de dose parfaitement
uniforme dans I'ensemble du volume tumoral. La téte est rattachée au bras de I’accélérateur qui

effectue des rotations autour du patient de 360°.

Figure 2.7: Représentation d’un collimateur mutilames de chez Varian, le MilleniumTM MLC composé de
120 lames. Image issue du site web>!.

L'accélérateur linéaire est aussi équipé d’un systeme d’imagerie de controle embarqué a basse

énergie (KV) composé d’une source de rayons X et d’un détecteur plan3?, ainsi que d’un systéme

30 http://www.technologies-biomedicales.com/index.php?mod=articles&ac=commentaires&id=17
31 http://www.24x7mag.com/2014/07/radiation-oncology-101/
32 http://radiotherapie-tenon.aphp.fr/tag/imagerie-embarquee/
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d’imageur portal « Electronic Portal Imaging Device » EPID a haute énergie (MV). Les images
gu’ils fournissent sont utilisées pour acquérir les informations anatomiques du patient,

nécessaires au repositionnement ou a la localisation exacte de la tumeur pendant le traitement.

1.4 Déroulement du Traitement

Un traitement par radiothérapie nécessite plusieurs séances qui s’étalent sur plusieurs
semaines. L’organisation du nombre de séances et leur répartition se fait en fonction de I'état
général du patient, de la région a traiter et de la technique utilisée. La raison pour laquelle la
radiothérapie est délivrée en fractions est spécifiquement liée a la radiobiologie. En effet, des
doses de rayonnement supérieures a 5 Gy sont nécessaires pour endommager I'ADN des cellules
tumorales, mais cela est toxique pour les cellules tissulaires saines. Le fractionnement est utilisé
pour prévoir un temps nécessaire a ces dernieres de se régénérer (Paleyrie 2014). Le traitement
par radiothérapie s’effectue en deux étapes : la premiére consiste en la planification du

traitement et la seconde en la délivrance de la dose.

1.4.1 La planification du traitement

La premiere étape, avant le traitement, est une étape essentielle de préparation. On parle
de la phase de repérage ou de simulation au cours de laguelle le patient passe un scanner en
position de traitement pour acquérir ses données anatomiques. Celles-ci vont servir a la mise en

place du plan de traitement. La planification du traitement suit différentes étapes :

Segmentation des organes : définition du volume cible et des OARs

Une étape primordiale dans la configuration du plan de traitement est la segmentation
des organes. Cette étape consiste a délimiter les différentes structures anatomiques, en se
basant sur les données de différentes modalités d’imagerie33, souvent la TDM, TEP et/ou IRM. La
planification permet de segmenter précisément la zone a irradier (le volume cible), la zone a
protéger (les OARs) et les contours externes, dans le but d’assurer que la dose maximale de

radiations soit recue par la tumeur tout en minimisant la dose envoyée aux organes sains

33 http://www.irsn.fr/FR/connaissances/Sante/applications-medicales/radiotherapie/radiotherapie-
generalites/Pages/4-deroulement_traitement.aspx#.Wzd_976cGMS8
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avoisinants. Le volume cible ainsi que plusieurs volumes tumoraux, représentés dans la Figure

2.8, sont définis dans le rapport de I'lCRU16 (International Commission for Radiation Unit)34.

GTV (Gross Tumor Volume): Volume

GTV tumoral macroscopique.

crv

v CTV (Clinical Target Volume): Volume
tumoral clinique.

PTV

ITV (Internal Target Volume): Volume
tumoral interne.

Volume traité

Volume irradié
PTV (Planning Target Volume): Volume

tumoral planifié.

—— Organe arisque

@

Figure 2.8: Définition des différents volumes tumoraux
L'ICRU impose que la dose soit administrée au centre ou prés du centre du PTV. Les volumes sont
définis comme suit : le volume macroscopique (GTV) est celui qui est visible sur I'image (scanner,
IRM). Il recevra logiquement la dose la plus forte. Une marge est ajoutée a ce volume pour
prendre en compte les extensions microscopiques non visibles sur I'image, on parle du volume
cible clinique (CTV). Le volume planifié (PTV) rajoute une marge de sécurité a ce dernier pour
prendre en compte les imprécisions matérielles, les incertitudes de la mise en place du patient
ainsi gue les mouvements éventuels des organes. Dans le cas d’un volume mobile, le mouvement
de la tumeur ajoute une incertitude sur la définition des volumes cibles, celle-ci est prise en

compte dans I'lTV qui renferme les positions extrémes de la tumeur en inspiration et expiration.

Les OARs, par définition, sont les tissus sains entourant la tumeur et recevant une dose de
radiations. Le calcul de dose délivrée a ces organes est fondamental dans la planification du
traitement, et leur tolérance a l'irradiation est le plus souvent le facteur limitant de la dose
administrée a la tumeur (Ortholan et al. 2007). On peut distinguer deux groupes d’OARs : les
organes en parallele et les organes en série. Il existe également des organes qui présentent des
caractéristiques appartenant a ces deux groupes. Les organes en paralléle (les poumons et le foie
par exemple) sont les organes constitués de sous-unités qui fonctionnent indépendamment. Une

dose relativement élevée ou moyenne sur un petit volume est tolérable. Dans le cas des organes

34 Report 62: Prescribing and recording and reporting photon beam radiotherapy (supplement to icru report 50).
Technical report, ICRU
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en série (ex : moelle épiniére, tube digestif, nerfs) qui sont les organes dont la fonctionnalité de
ses sous unités est fortement dépendante, 'endommagement d’une petite zone peut altérer
tout le fonctionnement de cet organe. Ce type d’OARs ne doit pas recevoir une dose qui dépasse
un seuil défini par risque d’avoir des effets secondaires graves comme la stérilité, des troubles
cardiaques 3>, des anomalies de vascularisation (Antoni and Noél 2015), ou un risque

d’insuffisance hépatique aigué (De et al. 2010).

Balistique et dosimétrie

Apres avoir délimité le volume cible et les OARs, les dosimétristes et les physiciens font
le choix de la balistique 3. Cette étape consiste a définir I'énergie, la position, le nombre,
I'orientation, les dimensions et la forme de chaque faisceau de radiations pour cibler la dose vers
la tumeur et épargner les organes sains voisins (voir Figure 2.9). Le nombre de faisceaux varie
selon le traitement et leur orientation dépend de leur nombre, de la position du volume tumoral
planifié et des OARs. L’orientation du bras et la rotation du collimateur sont tout de méme définis
pour certains traitements ce qui permet d’obtenir un plan de traitement optimal (Dillenseger and
Moerschel 2009). Une fois que la balistique est établie, les dosimétristes calculent la distribution
de doses afin de vérifier que les OARs sont dans la limite des doses acceptables et que la tumeur
recoit la dose maximale. Le calcul de dose est réalisé par des systemes de planification de
traitement ou TPS « Treatment Planning System » prenant en compte les caractéristiques
anatomiques définies sur I'imagerie TDM des patients et les caractéristiques physiques et
géométriques des faisceaux. Finalement, une évaluation du plan de traitement est indispensable
pour vérifier la qualité du traitement et s’assurer que les contraintes de dose sont respectées.
Ceci peut se faire grace aux Histogrammes Dose-Volume (HDV) qui fournissent la distribution de
dose dans un volume donné, ou grace a des courbes isodoses qui relient tous les points recevant
la méme dose de rayonnement dans un milieu irradié (Figure 2.10). Si les résultats du premier
plan de traitement ne sont pas satisfaisants, une nouvelle planification du traitement est

nécessaire afin de mieux respecter la répartition des doses.

35 http://www.cancer.ca/fr-ca/cancer-information/diagnosis-and-treatment/radiation-therapy/side-effects-of-
radiation-therapy/?region=qc
36 http://www.radiotherapie-hegp.fr/index.php/cancer-traitement/la-radiotherapie-externe?id=60
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Figure 2.9: Simulation d’un patient et de I’ensemble des faisceaux durant la planification de son traitement.
Image issue du site web®’.

Volume (%)
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Figure 2.10: une courbe HDV avec en abscisse, la dose (en Gy) et en ordonnée, le volume de la structure
(généralement en % ). La courbe en violet représente le HDV (cumulé) d'une tumeur cible (grande partie du
volume irradiée a forte dose), alors que les autres courbes présentent le HDV des organes a risque (dose
maximale faible, grande partie du volume irradiée a faible dose).

1.4.2 Séances de traitement

Aprés calcul du plan de traitement, et suite a la validation de ce plan par le médecin, la
premiére séance de traitement (JO) peut commencer. Durant cette séance la position du patient
sur la table de traitement est définie selon la position qu’il avait lors de sa TDM. Cette position
est reproduite a chaque séance de traitement. Les séances de traitement peuvent s’étaler sur
plusieurs semaines durant lesquelles la dose compléte de rayonnement est divisée en fractions

pour permettre aux cellules normales de se régénérer. La dose totale de radiation est exprimée

37 http://radiotherapie-tpe.skyrock.com/3064863015-Le-deroulement-d-un-traitement.html
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en Gray (Gy). Généralement, une dose de 45 a 80 Gy (soit 1.8 a 2 Gy par jour) est délivrée a la
cible selon le type de traitement et la localisation de la tumeur??. Dans le cas d’une stéréotaxie,
le traitement est réduit approximativement a cingq séances avec une délivrance de dose plus
concentrée. La Figure 2.11 résume les différentes étapes du déroulement de la radiothérapie

depuis le dépistage du cancer jusqu’a la fin du traitement.

Choix du Planification DM de
traitement de fraitement J1 contrble )
Consultation
Diagnostique /™ A\ a a 7 a fin de
du cancer \_/ \_/ \/ fraitement
DM Premiére Jn
préfraitement séance JO

Figure 2.11: Les étapes du traitement du cancer par radiothérapie.

1.5 Problématiques de la radiothérapie externe

Comme le traitement par radiothérapie est administré sur une série de fractions, I'un des
objectifs clés du traitement par radiothérapie est le positionnement précis du patient, en prenant
en compte les mouvements respiratoires ainsi que I’évolution du volume de la tumeur pendant
les séances de traitement, pour une délivrance de dose optimale. La position planifiée doit
assurer les conditions de sécurité du patient pendant le mouvement des différentes parties de

I'accélérateur. Aucune collision ne doit survenir pendant la délivrance du traitement.

1.5.1 Repositionnement inter-fractions

Le repositionnement inter-fractions consiste a placer le patient sur la table de traitement
a chaque séance dans la position qu’il avait lors de la TDM. Cette position a un impact direct sur
I'efficacité du traitement qui dépend fortement de la dose envoyée aux cellules tumorales et de
la dose recgue par les tissus sains (Noél et al. 2007). Pisani et al (Pisani et al. 2000) ont démontré
que les erreurs de positionnement atteindre 6.6 £ 2.4 mm, les contraintes de doses ne sont alors
plus respectées. D’autre part, I’étude de Hoskin (Hoskin et al. 2008) explique que les erreurs de
configuration, incluant les erreurs de positionnement du patient, sont fortement dépendantes

des marges géométriques CTV-PTV. Ces erreurs, conduisent a un déplacement de la zone CTV a

38 https://www.news-medical.net/health/Radiation-Therapy-Dosage-(French).aspx
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I'extérieur de la zone d’irradiation ainsi qu’a un cumul de dose sur une seule partie du CTV (voir

Figure 2.12).
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Figure 2.12: L’impact des erreurs de positionnement sur la distribution de doses.

Différentes techniques sont utilisées seules ou combinées, pour positionner le patient

guotidiennement sur la table de traitement. Celles-ci sont détaillées dans le paragraphe qui suit.

Outils existants

La prise en compte des mouvements du patient inter-fractions est indispensable pour
améliorer la précision du traitement. Aprés dépistage du cancer, le patient passe une imagerie
TDM durant laquelle des marques sont tatouées sur sa peau ou, dans certains cas, sur les
dispositifs d'immobilisation utilisés pour minimiser ses mouvements (tels que les masques pour
des traitements ORL). Ces marques permettent aux radiothérapeutes d'assurer un premier
positionnement du patient pendant le traitement (Rathod et al., 2012). Celui-ci est réalisé en se
basant sur un systéme de lasers fixés au mur qui comprend 3 sources définissant le repéere de la
salle de radiothérapie. Comme le montre la Figure 2.13, le croisement des lasers se fait au point
d’isocentre de la machine sur lequel le centre de la tumeur (autour duquel converge les faisceaux)
est placé (Baussé 2010). Cette technique de positionnement 1D, est peu précise étant donné
que I'anatomie du patient peut varier au cours du traitement et que les organes peuvent s’étre

déplacés par rapport a la surface du patient et donc aux points de tatouage (Fayad et al. 2011).
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Figure 2.13: Repositionnement a ’aide de lasers et des points de tatouage sur le masque d’immobilisation du
patient.

La technique de positionnement par laser est associée a des images radiographiques, c.a.d. a des
images KV basées sur une correspondance anatomique osseuse ou des images MV ayant une
meilleure visibilité des tissus mous mais plus irradiantes (Gupta and Narayan 2012). Ces images
permettent de mettre en place et de localiser la tumeur de facon précise et vérifient que la
position de la tumeur est conforme a la position de référence. Les images radiographiques
acquises le jour du traitement sont superposées avec les images virtuelles, créées et
reconstruites (DRR ou « Digitally Reconstructed Radiographs ») a partir de la TDM durant la
planification du traitement. Un systeme de recalage 2D est utilisé pour aligner les images
reconstruites avec I'image KV correspondante. Le recalage indique le déplacement a appliquer a
la table de traitement afin de bien superposer les structures anatomiques du patient dans les
deux images. Pour des localisations de tumeurs plus critiques une image tomodensitométrique
« Cone Beam Computed Tomogaphy » (CBCT) de meilleure qualité peut étre réalisée (Topolnjak
et al. 2010). Celle-ci est basée sur une reconstruction volumique au moyen d’images portales qui
consistent en de multiples projections KV prises par rotation de I'imageur autour du patient. Ce
volume image sera ensuite recalé en 3D avec le scanner de référence. En principe, les méthodes
d'imagerie 3D permettent de mieux visualiser les points de repére internes et conduisent a des

configurations plus précises que I'imagerie 2D.

Bien que les images 2D et 3D soient capables de positionner correctement le patient, ces
techniques sont irradiantes. Appliquées quotidiennement, celles-ci entrainent I'administration
d'une dose supplémentaire au patient, ce qui justifie qu'une attention particuliére soit accordée

a cette dose. Alaei et al (Alaei and Spezi 2015) ont calculé la dose globale délivrée a partir des
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images CBCT. Ce calcul montre que dans certains cas, 4,5 cGy sont délivrés aux organes internes,
avec des valeurs allant jusqu'a 7 cGy pour la dose cutanée. Selon le groupe de travail 75 de
I'Association Américaine des Physiciens en Médecine (AAPM), ces doses peuvent entrainer des

risques stochastiques (Murphy et al. 2007).

Alternativement, des outils non invasifs, tels que des systéemes optiques, qui n'exigent aucune
exposition supplémentaire sont mis en place. Selon un certain nombre d'études menées (Bert et
al. 2005), (Schoffel et al. 2007) et (Pallotta et al. 2012), ces systémes ont généralement montré
un bon accord avec les modalités d'imagerie conventionnelle pour le positionnement du patient.
Il existe quelques systemes qui sont actuellement commercialisés. On parle en particulier du
systéme AlignRT3 qui est un des produits de la société VisionRT, le systéme Sentinel™ et

Catalyst™ de la gamme Galaxy3D de la société C-RAD*°.

La technologie du systeme AlignRT est basée sur la lumiere structurée et permet d’acquérir des
surfaces a une fréquence de 7.5 Hz. En utilisant des caméras stéréo 3D, AlignRT reconstruit la
surface du patient, se basant sur le principe de triangulation. La reconstruction d'un modele de
surface 3D du patient est réalisée a I'aide d’un projecteur et d’un flash « speckle ». La surface
ainsi reconstruite est comparée a la position de référence avec une précision submillimétrique.
Bert et al (Bert et al. 2005) ont mesuré la précision du systeme AlignRT afin de détecter et de
quantifier le décalage du patient par rapport a une image de référence. Dans cette étude, validée
sur fantome, I'écart-type maximal obtenu en comparant le décalage détecté par le systeme
d'imagerie de surface avec les déplacements de la table, était de 0,75 mm pour les trois degrés
de liberté en translation et de moins de 0,1° pour chaque rotation. Schoffel et al (Schoffel et al.
2007) ont également évalué I'applicabilité et la performance technique du systéme d'imagerie
de surface 3D commercial AlignRT pour le repositionnement de patientes atteintes d'un cancer
du sein. Les mesures ont été effectuées sur un fantdme ainsi que sur des volontaires sains. La
précision des mesures apres recalage 4D (3 translations + 1 rotation) comparée a la référence
donne une valeurde 0,4 £ 0,3 mm et 0,3° sur fantdme. Ceux sur patients atteignent 1,0 £ 0,5 mm

en translation et un maximum de 0,8° en rotation.

39 http://www.visionrt.com/product/alignrt/
40 https://c-rad.se/products/

52



Contexte médical

Les systemes Sentinel™ et Catalyst™ sont introduits par C-RAD comme systémes de
positionnement précis du patient en radiothérapie. Alors que le Catalyst™ utilise une lumiere
optique pour scanner toute la surface de la cible, le Sentinel™ utilise un laser pour échantillonner
la surface ligne par ligne. En observant toute la surface via une caméra, le Catalyst™ est capable
de calculer la surface en temps réel, tandis que Sentinel ™ reconstruit la surface des patients a
partir de projections linéaires a différents moments. Pallotta et al (Pallotta et al. 2012) ont évalué
la précision de systeme Sentinel™ sur 33 patients (pelvis et poumons) et ont obtenu une erreur
absolue moyenne de 2,942,0 mm, 3,4+2,4 mm, et 2,5+2,3 mm sur les axes vertical, longitudinal,
et latéral respectivement pour les cancers pelviens. Pour les cancers pulmonaires, les mesures
montrent des erreurs absolues moyennes de 1,3+1,2 mm, 2,741,8 mm, et 1,441,2 mm sur ces
trois axes. Une autre étude (Stieler et al. 2012) a évalué la précision du scanner Sentinel™ chez
des patients ayant des cibles dans différentes zones de traitement. Le désaccord comparé aux
images CBCT de 153 fractions est de -1,0 + 3,6 mm en latéral, 1,0 + 6,3 mm en longitudinal et -
1,8 + 5,9 mm en vertical. Stieler et al (Stieler et al. 2013) ont également calculé la précision du
positionnement et la reproductibilité du systéme Catalyst™ sur fantdmes, 224 fractions ont été
analysées sur des patients ayant des cibles cervico-faciales, thoraciques et pelviennes. L’erreur
calculée comparée aux décalages obtenus par les images CBCT était de 0,7 + 2,8 mm en latéral, -

1,3+ 4 mm en longitudinal et 1,5 + 3,6 mm en direction verticale.

Les systemes, tels que AlignRT et Sentinel™, offrent un positionnement précis du patient mais la
fréquence d’acquisition ne permet pas des acquisitions en temps réel. De plus, le scanner Galaxy
Sentinel a une vitesse de balayage (pour une seule surface) allant jusqu'a 5 s ce qui peut étre
critique en termes de « gating » et suivi en temps réel. D’autres difficultés sont rencontrées dans
la reconstruction de certaines surfaces comme les vétements ou les cheveux (Willoughby et al.

2012). Bien que le systéme Catalyst™ analyse les surfaces en temps réel, sa précision est limitée.

La plupart des solutions disponibles basées sur I'acquisition surfacique, sont généralement assez
co(teuses, et requiert des matériaux spéciaux, comme des lasers ou des caméras de vision stéréo
tres précises (Schaller et al. 2009). De plus, ces systemes commerciaux sont complexes et il n'est

donc pas facile de les modifier pour des applications personnalisées.
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De nouvelles technologies ont fait leur apparition dans le but de développer des systemes moins
coliteux assurant le repositionnement avec une précision cliniquement acceptable. Ces derniers
sont des systémes optiques non invasifs qui capturent I’ensemble de la surface du patient en
temps réel. lls présentent donc une solution intéressante pour le repositionnement du patient a
chaque fraction du traitement. Nous parlons notamment des capteurs de profondeur utilisés
récemment dans de multiples applications de santé. L'intérét de tels systémes en comparaison
avec ceux cités précédemment est leur fréquence d’acquisition qui permet, non seulement le
repositionnement quotidien du patient, mais aussi le suivi de ses mouvements altérant la bonne

position de la cible comme le suivi des mouvements respiratoires.

Platch et al (Placht et al. 2012) ont évalué la précision de la caméra PMD pour calculer les
translations et rotations appliquées a la table afin de repositionner quotidiennement le patient
en utilisant un fantéme. La précision du systéme utilisé a montré une erreur de déplacement en
4D (3 translation et 1 rotation) égale a 1,62+1,08 mm en translation et 0,07°+0,05° en rotation.
Holler et al (Holler et al. 2008) ont comparé les images obtenues par une caméra PMD avec
I'image de référence acquise lors de I'imagerie scanner. Les résultats obtenus sur fantome
montrent une erreur de positionnement de + 2mm. La kinect V1 a également été exploitée dans
ce but (Bauer et al. 2011). L’erreur de mouvement estimée est de 13,4 mm en translation et de
1,5° en rotation. Dans notre laboratoire, différents systémes de caméras ToF ont été évalués.
Dans un premier temps, Wentz (Wentz 2013) a comparé la précision d'un systeme mono et
stéréo de caméras SR4000 en appliquant des translations a la table de traitement et en mesurant
la différence par rapport aux déplacements calculés. Les mesures sur fantdbme ont montré de
meilleurs résultats avec 2 caméras pour un déplacement supérieur a 1 cm seulement, alors que
les mesures sur un volontaire étaient globalement meilleures en utilisant 2 caméras. L'erreur
moyenne obtenue était de 1,4 mm en latéral, de 1,1 mm en vertical et de 8,9 mm en longitudinal
pour une large zone d’observation. Cette erreur diminuait a 1,0 mm, 0,9 mm et 3,4 mm pour une
région d’observation réduite. Dans un second temps, Gilles (Gilles 2016) a analysé la précision
d’un systéme Stéréo SR4000 avec des déplacements a 3 degrés de liberté (3DDL) ainsi qu’a 6
degrés de liberté (6DDL) au travers de données cliniques. Dans cette étude, le repositionnement
est fourni par le recalage de zones d’intérét par I'algorithme ICP. Les expériences ont montré

gu’afin d’obtenir une convergence vers la meilleure solution, deux ICP devaient étre appliqués
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itérativement. Le premier pour des régions larges et le deuxiéme pour des zones plus restreintes.
L'erreur absolue obtenue pour la détection de déplacement est de 0,8 £ 0,7 mm en 3DDL sur des
données cliniques et 3,941,2 mm en 6DDL sur des tests sur fantéme (4,5+0,9 mm pour des angles
supérieurs ou égaux a 2° et 3,4 + 1,4 mm pour des rotations inferieures a 2°). Cette erreur inclut
les imprécisions de la machine notamment lors des déplacements de la table en 6DDL
principalement avec I'augmentation des rotations. Afin d’améliorer les résultats, Gilles a exploité
une modélisation de surfaces par BSpline. L’erreur absolue obtenue en 6DDL sur des tests sur

fantéme a ainsi été réduite a 0,8+0,5 mm.

1.5.2 Suivi du mouvement respiratoire

Les mouvements du patient pendant la séance d’irradiation représentent une
problématique majeure en radiothérapie externe. Il s’agit particulierement de la respiration qui
induit le mouvement de nombreux organes tels que les poumons, I'cesophage, le foie, la prostate,
et les reins. Ceci entraine le mouvement du volume cible si la tumeur est voisine ou dans I'un de
ces organes (Keall et al. 2006), (Seppenwoolde et al. 2002), (Webb 2006). Le mouvement des
organes dU a la respiration engendre une incertitude dans la position exacte de la tumeur et des
OAR. Les risques potentiels sont un sous-dosage de la tumeur et un surdosage des tissus sains.
Par conséquent, la prise en compte de ces mouvements augmente la qualité et I'efficacité du
traitement, améliore I'administration de la dose sur les zones tumorales et préserve les tissus

sains avoisinants (Bortfeld et al. 2002), (George et al. 2005).

Outils existants

Les mouvements intra-fractions peuvent étre évités en utilisant des systémes de blocage
respiratoire ou de compression abdominale. Ces systemes permettent de limiter I'amplitude des
mouvements respiratoires du patient pendant la séance (Heinzerling et al. 2008). D’autres
techniques permettent au patient de respirer librement. Sa respiration est ainsi suivie par des
systemes de contact tels que la ceinture de pression (Simon et al. 2007) qui donne un signal 1D

localisé ou le RPM*! qui utilise un boitier attaché sur ’'abdomen du patient. Des systémes sans

4 https://www.varian.com/fr/oncology/products/real-time-tracking-motion-management/real-time-position-
management-rpm?cat=resources
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contact ont récemment été utilisés tels que les capteurs de profondeur et ont démontré un bon

accord avec les systémes cliniques (Wentz 2013).

1.5.3 Collisions

Pendant la séance de traitement, I’accélérateur tourne autour du patient. Selon le type
et 'emplacement de la tumeur, le patient peut avoir différentes positions sur la table de
traitement. Les mouvements de la machine ainsi que les éventuels mouvements du patient
peuvent entrainer des collisions machine/machine ou machine/patient. La société Varian a
signalé plusieurs cas ol le bras de 'accélérateur en mouvement a heurté la table ou le patient®?.
Un des défis en radiothérapie est donc de garantir la sécurité des patients ainsi que le bon
fonctionnement de la machine. La conception d’un systéme capable de détecter de telles
collisions permet d’assurer la sécurité du patient, d'éviter les dommages matériels et
d’augmenter ['efficacité clinique du traitement. Le risque de collisions augmente avec
I'intégration des nouveaux protocoles de « radiothérapie 4m » qui utilisent un grand nombre
d'angles de faisceaux non coplanaires délivrés simultanément avec le mouvement de la table de
traitement pour optimiser les doses de rayonnement ciblées et épargner d’'une maniere plus

efficace les tissus normaux (Sanchez Rodriguez 2017).

Systemes existants

Plusieurs solutions ont été élaborées afin de détecter et de prédire les collisions en
radiothérapie. Cliniquement, la machine Varian TrueBeam a intégré des systemes pour assurer
la sécurité du patient et le bon fonctionnement de I'équipement. Ces systémes préviennent les
collisions entre le matériel, dépendantes de la mécanique des différents composants de la
machine, ainsi que les collisions avec le patient. Le LaserGuard 113 est le systéme responsable de
la sécurité du patient pendant le traitement. Ce systéme scanne la région entre la face du
collimateur et les patients a I'aide d'un laser infrarouge. Il arréte le mouvement de la machine si
n‘importe quel objet entre dans sa zone de protection, méme s’il n’y a pas vraiment de risque de

collision. Lorsque de fausses collisions sont détectées, le traitement est arrété ce qui entraine

4http://ansm.sante.fr/content/download/57469/738269/version/1/file/mes-140106-accelerateurslineaires-
Varian_1.pdf
43 Varian Medical Systems, LaserGuard Instructions for use, October 2008.
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une perte de temps pendant le traitement. Le LaserGuard n’arrive pas a détecter les collisions
entre le patient et les co6tés ou le haut de I'accélérateur, et peut étre trompé lors de I'utilisation

de certains dispositifs d’immobilisation, comme décrit sur le site MyVarian®3.

Plusieurs méthodes développées dans la littérature s’occupent de la problématique de collisions
en radiothérapie. Les premiéres méthodes développées par Humm et al (Humm et al. 1995), et
Kessler et al (Kessler et al. 1995) ont simulé la machine de traitement et le patient afin de
visualiser les collisions potentielles pendant I'exécution des traitements. Dans ces études,

I'espace du patient n'est pas correctement simulé : il est modélisé comme un prisme elliptique.

D’autres méthodes (Beange and Nisbet 2000), (Hua et al. 2004) sont fondées sur des approches
analytiques de détection de collisions pour vérifier la faisabilité d'un plan de traitement. Ceci
permet d’éviter un temps de simulation parce gu’on connait a priori les déplacements avec risque
de collision. Stewart et al (Becker 2011), (Becker et al. 2013) se sont occupés de la détermination
des zones d’espace libre du bras de 'accélérateur en créant une série de tableaux qui montrent
les angles de collisions entre I'accélérateur et la table des machines Varian, Siemens et Elekta
Linacs. Ces études permettent d’éviter les collisions mécaniques entre les composants en testant
les différentes combinaisons de positions accélérateur/table qui conduisent a une potentielle
collision. Cependant, ces méthodes ne prennent pas en compte I’'espace occupé par le patient ce

qui augmente le risque de collisions.

D’autres approches ont permis de développer des systemes spécifiques au patient. Celles-ci
consistent a effectuer un essai a vide « Dry run** » pendant la phase de simulation par TDM en
exécutant le plan de traitement sans rayonnement (Hamza-Lup et al. 2007). Durant I'essai a vide
le patient est placé sur la table dans sa position de traitement pour vérification de collision. Si
une collision est prévue durant la planification du traitement, une nouvelle planification serait

nécessaire, ce qui retarderait le traitement du patient.

Yhttps://www.varian.com/sites/default/files/resource_attachments/TrueBeamSafetyBrief RAD10274 December
2012.pdf
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Par ailleurs Nioutsikou et al (Nioutsikou et al. 2003) et Hamza et al (Hamza-Lup et al. 2008) ont
intégré des systémes de détection et de prévention de collisions qui modélisent la machine et Ia
surface du patient en se basant sur I'imagerie TDM. Padilla et al (Padilla et al. 2015) ont développé
un systéme « offline » de prédiction de collisions utilisé pendant la planification du traitement en
modélisant la surface du patient filmée par kinect dans la position du traitement. La précision de
ce systeme est évaluée en comparant les angles de collision prédis avec ceux obtenus dans la

salle de traitement. L'erreur calculée varie de 0,5° a 1,2°.

La modélisation de la surface du patient en se basant sur des formes géométriques simples ou
sur le contour de 'image TDM n’est pas assez précise. En effet, 'anatomie du patient peut varier
entre les séances et la TDM. De plus, la surface compléte des patients et les dispositifs
d’'immobilisation utilisés dans certains traitements, conduirait a des collisions imprévues durant

le traitement.

Dans une étude tres récente, Cardan et al (Cardan et al. 2017a) ont développé un systeme de
détection de collisions spécifique au patient et applicable durant la planification du traitement
en basé sur I'acquisition des surfaces complétes du patient via la Kinect V2. Quatre patients ont
été intégrés dans cette étude. La précision du systéme est de 97,3% * 2,4% entre les collisions
physiques et les collisions virtuelles simulées. Cependant, pour la prédiction de collisions, la
précision moyenne varie de 95,3% + 3,1% a 91,5% + 3,6% en fonction de la marge de sécurité.
Bien que cette méthode soit spécifique au patient, elle n’est applicable qu’en mode offline et ne

prend donc pas en compte les mouvements éventuels du patient pendant le traitement.

Aucune des solutions proposées a I'heure actuelle ne prend en compte I'information en temps
réel, telle que la surface actuelle du patient et ses mouvements éventuels pendant le traitement.
En effet, pour des traitements des poumons, les bras du patient constituent la principale cause
de collisions avec la téte de I'accélérateur. Ceux-ci ne sont pas pris en compte dans le modele
construit du patient. D’autre part, les mouvements involontaires du patient qui peuvent survenir
pendant I'administration du traitement entrainent des collisions qui ne sont pas détectées

pendant le processus de planification du traitement.
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Nous avons présenté des problématiques liées au traitement par radiothérapie externe,
nous présenterons dans la section suivante une nouvelle application liée a la réanimation
médicale dans le but de répondre a la problématique de la surveillance non invasive de la

ventilation mécanique des patients.
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2. La réanimation médicale

Les problématiques liées au traitement du cancer par radiothérapie sont largement
abordées dans des études visant a rechercher des moyens non invasifs pour remplacer les outils
cliniques. Or, d’autres domaines cliniques et médicaux sont actuellement a la recherche de
nouveaux dispositifs sans contact qui améliorent la prise en charge des patients. Nous citons par
exemple la réanimation médicale, un service primordial pour la survie des patients. La
problématique de suivi de la ventilation est fortement observée dans les services de réanimation
pour certains patients ayant un état critique de ventilation. Nous présenterons donc dans cette

section le principe biologique et médical de la ventilation mécanique.

2.1 Respiration

La respiration correspond a I'ensemble des phénomeénes physiologiques permettant les
échanges gazeux nécessaires au fonctionnement de I'organisme. Son réle principal est d’apporter
de l'oxygéne (02) aux cellules et d’évacuer le gaz carbonique (CO2) (Keall et al. 2006). Ce
processus d’échange des gaz se déroule suivant 4 étapes fondamentales (Thews 1983) qui sont

représentées dans la Figure 2.14:

— La ventilation pulmonaire assure |’échange gazeux et le renouvellement des gaz a partir
de l'air extérieur dans les alvéoles pulmonaires. Cet échange est géré par les muscles
respiratoires parmi lesquels figure le diaphragme. L’expansion et la contraction de ces
muscles permet ainsi la ventilation pulmonaire et s'effectue en deux phases distinctes
(inspiration et expiration). Les échanges gazeux se font grace a des différences de pression
entre l'intérieur et I'extérieur du poumon (West and Seigneur 1975). Pendant la phase
d’inspiration, les muscles inspiratoires produisent une augmentation du volume
pulmonaire qui est accompagnée par une diminution de la pression alvéolaire (ou
pression des poumons). Cette pression devient alors inférieure a la pression
atmosphérique, ce qui induit le passage d’air de I'extérieur vers les poumons. D’autre
part, durant la phase d’expiration le diaphragme se contracte ce qui provoque une
diminution du volume a l'intérieur du poumon suivie d’'une augmentation de la pression

alvéolaire entrainant I'expulsion de I’air des poumons vers |'extérieur.
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— La diffusion alvéolo-capillaire (Figure 2.15) est le passage de I'air a travers la membrane
alvéolo-capillaire des alvéoles vers les capillaires pulmonaires et vice versa. Ces échanges
sont assurés par le processus physique de diffusion qui permet le passage des molécules
d’02 d'un compartiment ou elles sont hautement concentrées vers un compartiment de
plus basse concentration.

— Le transport des gaz (02 et CO2) des poumons vers les tissus ou des tissus vers les
poumons est assuré par la circulation sanguine. Apres la diffusion de I'oxygéne de
I'alvéole vers le capillaire pulmonaire, celui-ci est transporté par le sang vers les tissus
périphériques et est combiné a I’lhémoglobine pour former I'oxyhémoglobine. Une faible
quantité est dissoute dans le plasma. Par ailleurs, le CO2 produit par les cellules est
transporté essentiellement vers les poumons par combinaison de celui-ci aprés réaction
chimique avec le plasma ou par liaison avec I’'hémoglobine dans les Globules Rouges (GR).

— La respiration cellulaire (passage des gaz des capillaires vers les tissus) consiste
a I'oxydation totale de la matiére organique en matiére minérale, en présence d’02. Ce
processus permet ainsi la libération de |'énergie nécessaire au fonctionnement de la
cellule et produit du CO2 en tant que déchet métabolique.

Ventilation Atmosphere
pulmonaire | Aijr expiré Air inspiré

2§ ) Alvéoles pulmonaires

L_cnanfle gazeux a‘/’(

E

Capillaires pulmonaires

“Veines pulmonaires

Transport des gaz

"\"t\‘ﬁ’ '\{Jh

Respiration cellulaire ¢ & & Tissus

Figure 2.14: Systéme respiratoire. Image issue du site web*

4 https://online.science.psu.edu/biol141_wc/node/7591
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Figure 2.15: Echange gazeux alvéolo-pulmonaire.

2.2 Ventilation mécanique

2.2.1 Définition

En médecine, la ventilation mécanique (ou artificielle) est une technique d’assistance
ventilatoire destinée a suppléer la respiration du patient, selon ses besoins. Elle permet au
patient de respirer de facon partielle ou totale en cas de défaillance. Les objectifs cliniques de la
ventilation mécanique sont de maintenir les échanges gazeux, de réduire ou de remplacer |'effort
respiratoire, et de surveiller la consommation d'02 systémique (Mufioz 2003). Ce mécanisme est
assurée via un appareil appelé ventilateur ou respirateur. Celui-ci, constitue un organe artificiel
délivrant de I'air au patient par l'intermédiaire d'un dispositif non invasif (via un masque ou une
branche nasale) ou invasif (via l'insertion du tube comme présenté dans la Figure 2.16). Il génere
des cycles respiratoires artificiels qui imitent la respiration naturelle du patient dans le but de
remplacer les muscles ventilatoires défaillants tout en permettant le passage de I'air dans le sang
en quantité suffisante. La ventilation se pratique le plus souvent dans un contexte de soins

critiques (médecine d’urgence ou réanimation) et en cas d'anesthésie générale.

Figure 2.16: Ventilation mécanique par sonde endotrachéale.
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2.2.2 Les paramétres de la ventilation
Les patients ventilés mécaniquement nécessitent une surveillance constante pour évaluer
I'évolution de la dynamique des voies respiratoires. Les parameétres les plus importants a

contrdler en ventilation mécanique sont les suivants (Carrillo and Lépez-Herce 2003):

— le volume courant (Vi) : volume insufflé a chaque cycle, réglé en fonction du poids du
patient,

- lafréquence respiratoire (Fr) : nombre de cycles respiratoires comprenant l'inspiration et
I'expiration ; elle est exprimée en cycle par minute (cpm),

- lafraction inspirée en oxygéne (FiO2) : concentration en oxygene du mélange inspiré par
le patient,

— la pression d'insufflation (PI) : pression mesurée pendant l'inspiration,

— la pression de créte: pression maximale a l'intérieur des voies aériennes atteintes
pendant l'insufflation active,

— la pression de plateau : pression qui regne au sein des alvéoles en fin d'inspiration,

— la pression moyenne : moyenne de la pression mesurée pendant un cycle complet,

— la pression expiratoire positive (PEP) : pression résiduelle maintenue dans les voies
aériennes pendant |'expiration,

— le débit d'insufflation : vitesse d'insufflation du volume courant (V+), c'est donc la vitesse
a laquelle se remplissent les poumons,

— le rapport I/E (rapport temps inspiratoire / temps expiratoire) : durée du temps
inspiratoire par rapport au temps total du cycle ventilatoire,

- l'aide inspiratoire (Al) : assistance en pression a la ventilation spontanée du patient,

- le trigger : mécanisme de reconnaissance de |'effort inspiratoire.

Ces parametres sont fixés par le médecin en fonction de I’état de santé du patient et ses besoins.
La surveillance des parameétres ventilatoires, assurée par le respirateur, permet de détecter toute
hyper ou hypo ventilation et d’adapter ainsi le respirateur au patient afin de maintenir ses

fonctions vitales.
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2.2.3 Modes de ventilation

Le ventilateur de réanimation délivre une assistance respiratoire soit en pression (mode
barométrique), soit en volume (mode volumétrique)“®. Durant la ventilation en pression, la
pression inspiratoire est réglée en surveillant les changements de volumes engendrés par les
variations de pression qui ne sont pas limitées par le respirateur. Une alarme sur la spirométrie
et le volume courant est fixée afin d’éviter le risque de volo-traumatisme (Roch and Mercier-IDE
2011). La ventilation en volume nécessite quant a elle un réglage du volume courant ou de la
spirométrie. La pression engendrée par le volume d’air, qui n’est pas limitée par la machine, doit
alors étre contr6lée (alarme de pression créte). Cela nous permet d’éliminer le risque de

barotraumatisme (Thille et al. 2005).

Le tableau ci-dessous résume les différents modes de ventilation :

Tableau 2.1: Comparaison entre mode volumétrique et mode barométrique.

Parameétres ventilatoires Mode volumétrique (en Mode barométrique (en
volume) pression)
Volume courant (V) Fixe Variable

Pression des voies . .
. Variable Fixe
aériennes

Pression maximale

Alarmes a surveiller . Volume courant
Pression moyenne o ]
Ventilation minute

Pression plateau

Le choix des modes de ventilation doit étre adapté a la pathologie et a la physiologie du patient.
Le critére principal qui sert a définir les modes de ventilation est le mode ventilatoire du patient,
défini par les caractéristiques de son cycle respiratoire (spontané ou via le ventilateur) et les
pressions des voies aériennes du patient. Celui-ci détermine la méthode d'assistance inspiratoire
délivrée par le ventilateur. Pour chague mode de ventilation nous pouvons associer différentes

modalités de ventilation: ventilation controlée, assistée et spontanée (Tobin 1994).

46 https://www.openanesthesia.org/modes_of mechanical_ventilation/
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Ventilation contrélée (VC) : (Cadi et al. 2008)

C’est un type de ventilation durant lequel un volume courant préréglé est insufflé dans
les poumons du patient a une fréquence prédéterminée. C'est le mode de ventilation classique,
choisi en cas de dépression des centres respiratoires ou lorsque la ventilation spontanée du
patient n'est pas souhaitée, dans le but de limiter la consommation d’02 du patient par exemple.
Ce mode impose que la totalité du support ventilatoire soit fournie par le ventilateur ce qui rend
toute activité respiratoire spontanée du patient impossible. La respiration du malade est ainsi

assurée par la machine et le patient ventilé n'a aucune participation active.

Ventilation assistée contrdlée (VAC) : (Carpio and Mora 2017)

Durant la VAC, le respirateur insuffle un volume courant préréglé a chaque demande du
patient (inspiration), tout en assurant une fréquence minimale au-dela de laquelle le ventilateur
passe automatiqguement en mode controlé. |l s’agit donc d’une ventilation contrdlée a laquelle a
été rajouté un dispositif permettant la détection des appels inspiratoires spontanés du patient,
appelé trigger. Ce mode fait intervenir l'activité inspiratoire du malade, lui permettant de
déclencher, a son propre rythme, des cycles respiratoires. La ventilation VAC facilite I'adaptation
du patient au ventilateur, permettant ainsi d'optimiser les échanges gazeux, de diminuer |'effort

des muscles respiratoires et de suppléer a la perte de muscles respiratoires.

Ventilation spontanée avec aide inspiratoire: (Herndon 2007)

La ventilation spontanée permet au patient de respirer tout seul, la machine n’est la que
pour lui apporter une aide en pression lors de ses inspirations. Cela implique que le patient
déclenche tous les cycles et que le ventilateur I'assiste lors de l'inspiration en générant une
pression fixée par le clinicien. Le niveau d’assistance est déterminé par le niveau d’aide
inspiratoire (différence entre pression inspiratoire et PEP). Quand le débit inspiratoire diminue
jusqu’a la valeur seuil (trigger expiratoire), cela indique la transition entre la phase d’inspiration
et la phase d’expiration. Dans ce mode barométrique, le clinicien fixe le niveau de pression d’aide
inspiratoire (Al), le niveau de PEP, la valeur du seuil de déclenchement (trigger inspiratoire) et la
pente de montée en pression en fonction de la réponse du patient en termes de fréquence
ventilatoire et de volume courant. Ce mode est souvent utilisé dans un contexte de sevrage

ventilatoire étant donné qu’il est plus physiologique et trés proche de la ventilation spontanée.
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La Figure 2.17 résume les différents modes et modalités de la ventilation mécanique.

Mode de
ventilation
| 4 &
|
Volumétrique Barométrique
(debit) (Pression)
Volume Pression
controlé controlée
VAC PAC
Ventilation Ventilation
spontanée spontanée

Figure 2.17: Modes et modalités de la ventilation

2.3 Réanimation

La réanimation?’ est un service qui regroupe les soins intensifs prenant en charge des
patients dont les fonctions vitales sont grandement compromises. L'atteinte de ces fonctions
peut provoquer rapidement le déces. Le but de la réanimation est de rétablir 'ensemble des
fonctions des organes présentant une ou plusieurs défaillances viscérales. On parle notamment
de la défaillance respiratoire qui représente la premiere défaillance suppléée. En réanimation, le
patient est relié via une interface (sonde d’intubation ou trachéotomie) a des machines
responsables d’assurer la ventilation mécanique et sa surveillance (I'activité du coeur et des
poumons). Des paramétres ventilatoires considérés comme cruciaux pour pallier a la défaillance
respiratoire sont également mesurés et controlés en permanence. Il existe deux procédés

ventilatoires : la ventilation non invasive (VNI) ou la ventilation invasive (VI).

2.3.1 Ventilation non invasive
La VNI, est une technique d’assistance respiratoire n’ayant pas accés aux voies aériennes
inférieures (Coisel et al. 2013). Le support ventilatoire est apporté par le ventilateur au patient,

par l'intermédiaire de différentes interfaces telles que des masques nasals, narinaires, naso-

47 https://www.britannica.com/science/intensive-care-unit
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buccals facials ou des casques. Un débit généré par le ventilateur permet la délivrance de l'air
respiré. Cette technique de ventilation peut étre indiquée chez des patients atteints de
pathologies respiratoires souvent chroniques, particulierement chez des sujets présentant une
aggravation de la respiration (décompensation aigué) ou des patients ayant une

Bronchopneumopathie Chronique Obstructive (BPCO).

Limites et contre-indications

La VNI représente une alternative qui permet d’éviter la morbidité (directe ou indirecte)
liée a la ventilation invasive. Toutefois, la mise en place et le réglage de ces procédés d’assistance
ventilatoire sont réputés difficiles (Schiavina and Fabiani 1993). De plus, cette méthode est
inefficace en cas de perturbations importantes de la mécanique ventilatoire et dans le cas de
certaines maladies neuromusculaires (Bach and Penek 1991), (Hill et al. 1992), la VNI présente
de nombreuses contre-indications surtout chez les patients souffrant de troubles de la
déglutition, de dilatation gastro-intestinale aigué ou d’hémorragie digestive, et de vomissements
incoercibles (Evans et al. 2001). D’autres complications mineures*® (Georges et al. 2010) telles
gue l'inconfort, l'irritation, les lésions cutanées dues au point d’appui du masque, l'allergie au
masque souvent liée a un désinfectant/savon utilisé pour son entretien, limitent également
I'application de la VNI. Cette méthode n’est pas adaptée pour des patients non coopérants et
agités. Notons que |'application de cette technique nécessite une surveillance particuliere de
I'adaptation du masque et de ses points d’appuis, du confort du patient et de sa tolérance a la
VNI, et de I'absence de fuites autour du masque. Dans certains cas, la VNI n’est pas suffisante car
le patient présente soit des signes d’épuisement, soit une mauvaise tolérance a ce type de
ventilation, soit un état de conscience qui la contre indique. L'intubation endotrachéale de

I'individu est ainsi la solution la plus adaptée®.

2.3.2 Ventilation invasive
La ventilation mécanique invasive constitue une intervention vitale pour les patients
ayant des difficultés respiratoires. L'application de cette technique implique un dispositif

pénétrant par la bouche, le nez ou la peau pour créer une voie aérienne artificielle. Les tubes

8 https://www.hug-ge.ch/procedures-de-soins/ventilation-non-invasive-vni-chez-adulte
4 https://www.resmed.com/fr-fr/hospital/indications-for-ventilation/treatments/iv--invasive-ventilation--.html|
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utilisés pour la VI se divisent en deux types®°. Le tube endotrachéal standard, inséré par le nez ou
la bouche, fournit une voie aérienne sécurisée et est principalement utilisé chez les patients
adultes souffrant d'insuffisance respiratoire aigué. Le deuxiéme tube est un tube de
trachéotomie, inséré via une stomie, une ouverture créée chirurgicalement dans la trachée, qui
est utilisé pour les patients ayant besoin d'une ventilation mécanique a long terme.

La ventilation invasive fournit de I'air selon un cycle temporisé a travers le tube, et assure que le
patient prenne un nombre minimum de respirations par minute. Les ventilateurs doivent étre
ajustés pour répondre aux efforts du patient. Cette technique est souvent utilisée en cas
d'insuffisance respiratoire aigué, en cas de troubles neurologiques ou en cas de sevrage et
d'insuffisance respiratoire chronique lorsque la ventilation non invasive est impossible a gérer

correctement (Vazel et al. 2004).

Limites et contre-indications

Le recours a une VI permet de faciliter la ventilation tout en diminuant le risque
d’obstruction dans les voies aériennes supérieures. Toutefois, la ventilation invasive est une
procédure a haut risque. Sa réalisation et son maintien peuvent aboutir a des complications
multiples (Pingleton 1988). L'intubation est associée a une incidence élevée de complications (20
a 50%) pouvant menacer le pronostic vital (collapsus, hypoxémie, troubles du rythme, intubation
cesophagienne, régurgitation...). D’autres complications générales sont liées a des infections de
stomie, des hémorragies stomacales, une pression excessive du brassard et un emphyséme sous-

cutanée ou une pneumonie, et plus fréquemment une sténose trachéale (Stauffer et al. 1981).

Par ailleurs, il existe aussi des contre-indications a I'intubation, citons notamment I’hypoxémie
sévere®l, L'hypoxémie est définie par un déficit du volume d'oxygéne dans le sang, en dessous de
80%>2. Elle est résultante d'une mauvaise connexion entre les capillaires sanguins et les alvéoles
pulmonaires. Les conséquences d'une hypoxémie engendrent une diminution de I'oxygéne

distribué dans les tissus par le sang ou une accélération anormale du rythme cardiaque. Le

%0 https://reanesth.chu-bordeaux.fr/IDE-r%C3%A9a-IADE/L-%C3%A9cole-d-Infirmiers-Anesth%C3%A9sistes-
%C3%A0-Bordeaux/PROMOTION-DARWIN-2012-2014/Les-cours-en-ligne-Promotion-Darwin-2012-
2014/SEMESTRE-1/UE-22-Physio-int%C3%A9gr%C3%A9e,-Physiopath/INTUBATION/Intubation-texte.pdf/
51 https://sofia.medicalistes.fr/spip/IMG/pdf/Intubation_en_urgence_du_patient_hypoxemique.pdf

52 http://www.respir.com/doc/public/pathologie/insuffisance-respiratoire-chronique.asp
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patient présentant une hypoxémie sévere peut aggraver les complications de I'intubation.
D’autres facteurs, tels que les troubles cardiovasculaires, I’hypotension artérielle et les troubles
du rythme cardiaque présentent aussi des complications notables limitant I'application de la VI
(Tobin 1994). Eviter ainsi le plus possible I'intubation de tels patients contribue a limiter les effets

secondaires de cette procédure a haut risque.

2.4 Problématique en réanimation

Selon (Acute Respiratory Distress Syndrome 2000), le réglage des parameétres de la
ventilation mécanique est cruciale particulierement pour des patients ayant une respiration
instable (Marjanovic et al. 2017). lls ont montré que le volume de ventilation courant peut
provoquer des dommages comme des lésions pulmonaires. L'intubation de ces patients est a

haut risque et a des conséquences directes sur la morbidité et la mortalité (Jaber et al. 2006).

La surveillance non invasive de la respiration des patients sous ventilation spontanée est
d’'importance capitale pour le service de réanimation médicale. L'observation en continu du
volume respiratoire permet aux cliniciens de suivre I'état du patient, et d'améliorer le pronostic
de ces patients. Ceci permet de diminuer le temps de ventilation invasive, diminuer les risques
de I'intubation (agents sédatifs et curares), et de réduire les lésions pulmonaires supplémentaires
qgue peut provoquer la ventilation invasive. Cela est bénéfique également pour tout patient
difficile a intuber suite a des troubles cardiaques ou tout patient immunodéprimé ou présentant

une pneumopathie hypoxémiante.

Les méthodes d'évaluation du volume pulmonaire et du mouvement de la paroi thoracique sont
essentielles pour un diagnostic précis ainsi que pour la surveillance du rythme cardiaque et

respiratoire du patient.

Outils existants

Il existe différents appareils cliniques (respirateur, scope, etc.) utilisés pour la surveillance
de la ventilation du patient. Le plus utilisé est le respirateur permettant a la fois de remplacer les
muscles ventilatoires défaillants en délivrant de I'air au patient et de surveiller les parameétres de

ventilation (Du Besset et al. 2011).
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Le premier ventilateur, le « Spirophore d’Eugéne Woillez » a été créé en 1876 en appliquant une
variation de pression externe. L'évolution des respirateurs a permis I'amélioration des
performances de ventilation, I'apparition de nouvelles fonctions et de nouveaux modes de
ventilation (Richard et al. 2002), ainsi qu’une meilleure adaptation a la physiopathologie du
patient. Les respirateurs permettent la suppléance en ventilation en insufflant un volume d’air
au patient tout en surveillant les parametres de ventilation (tels que la fréquence respiratoire, le
rythme cardiaque, le taux d'oxygene dans le sang, le volume courant, etc.) dans le but de les
adapter a ses besoins avec différents systémes d’alarme de sécurité lorsqu’une hyper ou une

hypo ventilation est détectée, ou en cas d’une fuite dans le circuit.

Le domaine clinigue manque d’'un moyen non invasif et sans contact capable de surveiller en
permanence la ventilation spontanée des patients. Les techniques de mesure respiratoire
précises, telles que la pléthysmographie inductrice respiratoire >3, I'impédance thoracique
(Houtveen et al. 2006), la pneumographie par impédance (Seppa et al. 2010), la photo-
pléthysmographie (Corbishley and Rodriguez-Villegas 2008), les jauges de contrainte (De Groote
et al. 2000) et les magnétometres (Levine et al. 1991) sont encombrants et colteux et ne sont

pas tous adaptés a I'environnement clinique.

Les méthodes traditionnelles telles que la spirométrie>* et la pneumotachographie® mesurent le
débit d’air en respiration, ces techniques de contact ont une procédure dépendante de la
coopération du patient. Elles permettent de mesurer le volume respiratoire complet, mais elles
ne peuvent pas détecter les anomalies du mouvement de la paroi thoracique, telles que I'cedeme
pulmonaire et la fonction thoracique régionale. La ceinture de respiration (non invasive) permet
de mesurer le rythme respiratoire. Toutefois, cette méthode est peu précise et fournit un signal

1D localisé sur un point de contact.

La détection conventionnelle de la respiration est couramment traitée avec des méthodes de

contact qui semblent étre défavorables aux patients et pas assez précises (Li et al. 2017). En effet,

53 https://www.maxisciences.com/plethysmographie/plethysmographie-definition-comment-se-passe-l-examen-
quels-risques-et-contre-indications_art39440.html

54 https://www.revmed.ch/RMS/2009/RMS-218/Pratique-et-interpretation-de-la-spirometrie-au-cabinet-du-
medecin-de-premier-recours

55 https://www.etudier.com/dissertations/Le-Pneumotachographe/238719.html
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dans le domaine de l'analyse respiratoire dynamique, il est avantageux qu'aucun contact
physique ne soit établi entre le systeme de mesure et le patient. Cela assure un minimum
d’interférences avec la respiration du patient. Les études récentes tendent vers le
développement de systéemes sans contact pour surveiller les fonctions respiratoires. Ces
systémes sont basés sur des techniques hyperfréquences (Singh et al. 2011), (Dei et al. 2009) ou
des techniques optigues comme I'imagerie thermique (Chekmenev et al. 2005), la
pléthysmographie a Ilumiére structurée (Aoki et al. 2012) et la pléthysmographie
optoélectronique (Aliverti et al. 2000), (Cala et al. 1996). Ces méthodes nécessitent des
instruments de mesure spécifique et une procédure de configuration compliquée. Par
conséquent, plusieurs systemes de mesures abordables ont été développés. Poh et al. (Poh, et
al. 2011) ont proposé une technologie de mesure respiratoire a faible co(t a l'aide d'une caméra
Web. D’autres techniques utilisent des caméras de profondeur dans I'optique de mesurer la
ventilation d’un individu sain. Yu et al (Yu et al. 2012), Benetazzo et al (Benetazzo et al. 2014), et
Harte et al (Harte et al. 2016) ont développé un systéme pour mesurer les changements
morphologiques de la paroi thoracique en se basant sur I'acquisition d'images surfaciques a I'aide
des caméras Kinect V1. Plus récemment, Sharp et al (Sharp et al. 2017) et Li et al (Li et al. 2017)
se sont basés sur le méme principe d’observation de la variation de la morphologie thoracique
pour le calcul du volume respiratoire en utilisant la Kinect V2. Ces études nécessitent que
I'utilisateur soit assis juste en face de la caméra afin de suivre les mouvements de profondeur et

ne sont pas testées dans des conditions cliniques sur des patients allongés sur un lit médicalisé.

3. Conclusion

La radiothérapie est un traitement communément utilisé pour détruire les cellules
cancéreuses tout en minimisant les dommages aux tissus sains. Les défis actuels en radiothérapie
concernent la prise en charge des mouvements du patient afin d’optimiser le ciblage de la tumeur

et I'assurance de sa sécurité en évitant toute collision possible avec la machine.

La deuxieéme application médicale qui nous a intéressés est la réanimation qui prend en charge
les patients ayant des défaillances vitales. La surveillance continue non invasive et sans contact
des patients sous ventilation spontanée permet de réduire les complications de I'intubation tout

en diminuant le risque de la formation des Iésions pulmonaires.
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La caméra de profondeur Kinect V2 est capable de calculer les distances physiques en acquérant
les surfaces en temps réel. Ceci présente un outil prometteur pour résoudre les problématiques

de détection et de suivi de mouvements en radiothérapie ainsi qu’en réanimation.

Nous détaillerons dans ce qui suit les techniques développées pour la gestion de mouvements
(chapitre 3) et la détection de collisions (chapitre 4) en radiothérapie externe. Dans un deuxiéme
temps nous évaluerons l'utilisation potentielle de la Kinect pour la surveillance de la ventilation

des patients en réanimation médicale (chapitre 5).
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Ce chapitre, divisé en 2 parties, présente les différentes méthodologies développées en
vue d’une utilisation de la Kinect V2 en radiothérapie. Dans la premiére partie nous présenterons
une description et une méthode de calibrage du systéeme d’acquisition. Nous décrirons ensuite
les principaux algorithmes utilisés pour I'élimination des erreurs systématiques et non
systématiques des caméras de profondeur. Nous développerons ainsi les méthodes de filtrage
des données acquises en radiothérapie dans des conditions cliniques. Dans la deuxiéme section,
nous nous concentrerons sur la problématique de gestion de mouvements et nous

développerons la méthodologie utilisée pour le repositionnement quotidien du patient.

1. Description du systeme

Le systéme d’observation surfacique mis en place dans cette étude est constitué de deux
caméras Kinect V2 fixées sur le plafond de la salle de traitement de radiothérapie. Ce systéme
permet de visualiser les flancs et le torse du patient. La combinaison des données obtenues a
partir des deux capteurs Kinect permet d’obtenir un suivi plus précis par rapport a |'utilisation
d’une seule caméra. Par exemple, si une caméra n’arrive pas a observer une partie du corps, il
est possible d'obtenir une vue de cette partie par l'autre caméra. Wentz (Wentz 2013) a
démontré la supériorité du systéme de deux caméras et a comparé sa précision par rapport a un
systeme mono-caméra. Cette précision passe de 3,2 mm a 1,0 mm, de 1,5 mm a 0,9 mm et de

5,4 mm a 3,4 mm en vertical, longitudinal et latéral avec un systéme composé de deux caméras.

Les caméras sont orientées vers l'isocentre et sont montées symétriqguement au-dessus de la
table de traitement, comme montré dans la Figure 3.1, a une distance de 1,32 métre de

I'isocentre.
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Figure 3.1: Le systéme stéréo Kinect installé dans la salle de radiothérapie.
Notre systeme acquiert uniquement les images de profondeur avec une vitesse de 10 images par
seconde. Les images issues de chaque caméra sont ainsi transformées en nuages de points en
utilisant la matrice d'étalonnage et les parametres intrinséques du capteur comme décrit dans le
chapitre 1. Finalement, les deux nuages de points sont fusionnés grace a une matrice de

transformation calculée par un calibrage spatial détaillé dans le paragraphe suivant.

Pour I'acquisition des données, un logiciel a été développé, en utilisant openCV>® et la librairie
open source libfreenect2 de openKinect >’ pour connecter la Kinect V2 a notre systéme

d'exploitation Linux.

2. Calibrage spatial

L'utilisation de deux caméras nécessite un calibrage spatial qui consiste a trouver la
position relative entre les deux caméras fixes c.a.d. a déterminer la relation entre les deux
reperes des caméras pour combiner les deux champs de vue. Ceci est réalisé en observant
simultanément un objet 3D vu sous différents angles. Cet objet est, dans notre cas, un cube de

30cm? de coté. Le processus nécessite que trois faces du cube soient observées par chacune des

%6 www.opencv.org
S www.openkinect.org
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caméras ce qui permet de détecter dans un premier temps trois plans de la scéne. Les vecteurs
normaux a ces plans constituent deux repéres orthonormés. L'origine de chaque repeére
représenté par un coin du cube est calculée a partir de l'intersection entre les trois plans
détectés. Une fois le repére de chaque caméra trouvé, nous estimons les translations et rotations
afin de superposer les deux systemes de coordonnées. La rotation est obtenue a partir de la
détermination de I'orientation absolue par 'utilisation des quaternions unitaires décrit par (Horn
1987). Apres alignement des deux systemes de coordonnées nous obtenons ainsi un repere
commun reliant les deux caméras. L’étape suivante consiste a aligner le repere commun des deux
caméras avec le repére fixe de la salle défini par le systeme de lasers fixés aux murs de la salle et
qui repéerent lisocentre et les axes de traitement. Cela revient a faire correspondre
respectivement les axes vertical, longitudinal et latéral de la table (en absence de rotations) avec
les axes Z, Y et X de la caméra. Les déplacements de la table en trois degrés de liberté (3DDL)
(translations) sont ainsi définis. Pour un déplacement de table en 6 DDL, il faut superposer
I'origine du repére commun a l'isocentre de traitement. La Figure 3.2 résume les étapes de
calibrage des deux caméras. Ce calibrage permet d’exprimer les deux nuages de points dans un

méme repéere et donc de fusionner les données a partir des matrices de transformation obtenues.

& <P

>|\ Rotation /Z<

. a

£

‘Translation de longueur
I"aréte du cube

2¢me étape:
Aligner le repére
commun avec celui
de la table

. Rotation

\ /
. »

H

Figure 3.2: Etapes de calibrage du systeme stéréo de caméras ToF. Premiére étape : estimation des
translations et rotations pour superposer les reperes des deux caméras. Deuxieme étape : estimation des
translations et rotations pour superposer le repere commun au repére fixe de la salle. Image issue de (Gilles
2016).
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3. Prétraitement des données

Notre systeme d’acquisition repose sur I'observation surfacique pendant les séances de
traitement. Les premiers tests réalisés sur fantdbme ont mis en évidence les erreurs systématiques
de la Kinect V2. Le principal probléme observé lors de I'utilisation de ce type de caméras en
radiothérapie est la distorsion des données acquises. Il s’agit notamment de la sensibilité des
données de profondeur aux matériaux transparents et réfléchissants présents dans la salle de
traitement. En effet, certains objets observés (comme I'accélérateur, la surface transparente du
collimateur et les imageurs) ayant des caractéristiques spécifiques de réflectivité et de
transparence induisent une réflexion partielle de la lumiere impliquant un décalage de phase. Ce
dernier est égal a la superposition des différents signaux IR ce qui entraine un « shift » dans la
distance mesurée. Il a été constaté que la distorsion des mesures dépend de la position du bras
de l'accélérateur par rapport a l'objet observé. Cette problématique apparait plus nettement
pendant la rotation du bras de I'accélérateur ce qui cause une déviation des points a proximité
de la surface du collimateur ou des imageurs. La nature bruitée de I'information fournie par la

Kinect rend donc nécessaire une étape de filtrage des données.

Les objets transparents et potentiellement dynamiques posent des problémes pour les systemes
d'acquisition (lhrke et al. 2010). La plupart des approches développées pour résoudre le
probleme des surfaces transparentes ou translucides porte sur la modélisation et la
reconstruction de ces surfaces. Dans une étude récente (Tanaka et al. 2016), 'auteur a présenté
une méthode pour récupérer la forme et la normale d'un objet transparent filmé par une Kinect
V2 a partir d'un seul point de vue. Cette méthode est basée sur I'estimation des points de
réfraction de la lumiere étant donné que le chemin de la lumiére réfractive peut étre déterminé
de maniére unique en estimant la distance normale a la surface. Bien que cette méthode
permette de reconstruire et de récupérer I'objet transparent, de telles approches ne corrigent

pas la distorsion des surfaces voisines affectées par les réflexions multiples sur ces derniéres.

D’autres études traitent le probléme des trajets multiples de la lumiére causés par les surfaces
transparentes qui provoquent une interférence de la lumiere dans un pixel donné. Ces approches
sont basées sur la séparation des sources individuelles de lumiére renvoyées a chaque pixel et
sont appelées « restauration des pixels mixtes » (Godbaz et al. 2008), (Godbaz et al. 2009),
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(Dorrington et al. 2011). Elles sont cependant limitées par la nature de la scéne observée et
nécessitent un grand nombre d’échantillons, utilisés pour le calcul du déphasage, pour chaque
image. Cela les rend inutilisables avec la plupart des caméras, particulierement les Kinects V2,

qui sont généralement configurées pour acquérir quatre échantillons d’images par mesure.

Un traitement différent des données ou du nuage de points fourni par la Kinect V2 est alors
nécessaire pour I'exploitation des mesures de profondeur. Dans ce qui suit, nous présenterons
une méthode de filtrage visant a réduire I'effet de distorsion des mesures de profondeur
dépendantes de quelques surfaces spécifiques présentes dans la salle de radiothérapie. Ceci se
fait dans un premier temps en filtrant le signal respiratoire 1D extrait des surfaces de la Kinect
V2, puis en filtrant les surfaces 2D. Les filtres utilisés sont |'ajustement polynomial et le filtre

médian temporel.

3.1 Données

Notre systeme de caméras est installé dans la salle radiothérapie du CHU de Brest dans le
cadre de la collaboration entre le LaTIM et le service de radiothérapie. A noter que dans tous les
tests réalisés, un temps de chauffe de 20 a 30 minutes de la Kinect a été respecté avant
I'acquisition des données. Les acquisitions ont tout d’abord été réalisées sur un fantome
(mannequin, voir Figure 3.3(a)). Une fois les données calibrées et fusionnées, un nuage de points
couvrant toute la surface du mannequin est reconstruit comme illustré dans la Figure 3.3(b).

En plagant le mannequin a l'isocentre de traitement et en observant la variation de distance de
la surface du mannequin par rapport a I'axe vertical de la table qui correspond a I'axe de
profondeur (axe Z) du systeme de caméras, nous tracons la courbe de mesures relatives de
profondeur obtenues par différence avec la premiére image du film. Etant donné que le
mannequin est dans un premier temps immobile, la variation de distance devrait étre nulle. Or,
ce n’est pas le cas lorsqu’une rotation du bras de I'accélérateur est appliquée. Dans ce cas, nous
observons une parabole, que nous définissons par un « trend », au lieu d’une droite constante a
zéro. En effet, quand la surface du collimateur observé par la caméra est a proximité de la surface
du mannequin ou de la table, une déviation des points est alors observée. Le tracé est illustré
dans la Figure 3.4 qui représente la distance relative mesurée pour une région d’intérét (ROI)

définie sur un mannequin lors de la rotation du bras.
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Figure 3.3: (a) Mannequin utilisé pour I’extraction des mesures de distance a partir de la zone d’intérét (boite
bleue). (b) nuage de points obtenu apres calibrage et fusion des données de deux cameras.
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Figure 3.4: Mesure de distance de la surface du mannequin pendant la rotation du bras de I’accélérateur.

En déplacant la zone d’intérét horizontalement, la parabole qui apparait dans le tracé des
mesures est décalée selon 'emplacement de cette zone (Figure 3.5 (a)). Cependant, un balayage

en direction longitudinale de la table donne un emplacement de la parabole invariant. Ceci est

figuré dans l'illustration ci-contre (Figure 3.5 (b)).
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Figure 3.5: Mesure relative de profondeur extrait de différentes zones d’intérét sur un mannequin pendant la
rotation de I’accélérateur. (a) Balayage vertical et (b) Balayage horizontal

Nous en déduisons que la distorsion apparait en fonction de la position de la téte de
I'accélérateur par rapport a la zone d’intérét observée. Pour tester I'effet de cette distorsion sur
un signal respiratoire, nous avons appliqué a la table de traitement un signal simulé a partir de
I'enregistrement de la respiration d’un patient. Ainsi, le déplacement vertical du mannequin

simule les mouvements respiratoires et serviront de signal de référence (voir Figure 3.6).

1000

o
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o
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Figure 3.6: Signal respiratoire de référence extrait a partir des surfaces du mannequin avant mouvement de
P’accélérateur.

Lors de l'application d'une rotation au bras de I'accélérateur, ce signal se déforme et nous
observons une déviation brutale (« trend ») qui entrave I'analyse des données. La Figure 3.7

montre le tracé respiratoire extrait a partir des surfaces du mannequin en mouvement.
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Figure 3.7: Signal respiratoire extrait de la surface abdominale du mannequin pendant le mouvement de
I’accélérateur

Le probléeme a été observé sur plusieurs fantdbmes et sur quatre volontaires imposant donc une
étape de filtrage de données. La Figure 3.8 montre la respiration d’un volontaire acquise via notre
systéme.
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Figure 3.8: Signal respiratoire extrait de la surface abdominale d’un volontaire pendant le mouvement de
Paccélérateur.

3.2 Meéthodologie de filtrage

Le traitement de la distorsion des données due aux caractéristiques des surfaces des
objets observés, est indispensable pour toute utilisation du capteur Kinect V2 dans des
applications en radiothérapie. Nous proposons ainsi deux méthodes de filtrage pour réduire
I'effet du bruit qui apparait dans le signal respiratoire ainsi que dans les surfaces

correspo ndantes.
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3.2.1 Filtrage de signal 1D
Le signal respiratoire est corrompu par un bruit qui apparait sous forme d’une déviation
dans les mesures. Mathématiquement, on peut définir un « trend » dans une série de données
par un changement lent et progressif de certaines propriétés de la série sur I'ensemble de
I'intervalle étudié (Wu et al. 2007). La déviation peut étre significative de maniére a affecter
I'analyse de la dynamique fondamentale du signal d’ou la nécessité de I'éliminer par un processus
qui s’apparente au débruitage d’un signal. Nous proposons une méthode de suppression du bruit
basée sur le calcul du meilleur ajustement au sens des moindres carrés du signal (Pouzols and
Lendasse 2010). Cela revient a ajuster une courbe sur la série temporelle, c'est-a-dire a ajuster
un polyndme a différentes parties du signal. L'équation de I'ajustement de la courbe polynomiale
peut étre écrite comme suit :
P(x) = p1x™ + pax™ 1+ o+ DX + Pria 3.1)
ol p1, P2 ... pk+1 sont les coefficients du polyndme p(x) de degré n qui correspondent le mieux
(au sens des moindres carrés) au signal. Une fois ajusté, le polynbme est soustrait du signal

original pour obtenir le signal filtré.

3.2.2 Filtrage de surface 2D
Le bruit observé dans le signal respiratoire provient d’un décalage dans les mesures de
profondeur du nuage de points acquis. Certaines applications nécessitent le traitement des
surfaces entieres car I'utilisation du signal respiratoire seul est insuffisante. Nous souhaitons
donc filtrer la surface acquise. Le filtre médian est I'un des filtres les plus utilisés dans le
traitement de I'image et de la vidéo (Gonzalez 2016). Il peut étre utilisé dans le domaine spatial
pour lisser les données (Tukey 1977) ou dans le domaine temporel pour la soustraction de
I'arriére-plan (Lo and Velastin 2001), (Piccardi 2004). Dans cette étude, le filtre médian temporel
a été utilisé pour supprimer le bruit en remplacant chaque pixel de I'image actuelle par la
moyenne des mesures du méme pixel dans les images précédentes. Ce calcul est fait en se basant
sur I’équation ci-dessous.
Fyea(x,y,k) = Median[F(x,y,0),F(x,y,1), ..., F(x,y,k)] (3.2)

OU F (x, vy, k) est la valeur du pixel en (x, y) de la k-ieme trame, avec k> 0.
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Notons que le filtrage des surfaces est réalisé en choisissant une zone d’intérét (exemple :
thorax), et en fixant un seuil qui permet la détection du déplacement indésirable ayant une

amplitude supérieure a I'amplitude du mouvement respiratoire.

3.2.3 Evaluation de la méthode

Apres filtrage du signal respiratoire 1D, celui-ci est comparé au signal de référence acquis
sans aucun mouvement de l'accélérateur. Le coefficient de corrélation (CC), défini selon
I’équation ci-dessus, a été calculé pour déterminer le degré de corrélation et de dépendance
entre les signaux bruité et filtré avec la référence.

Zn(An_Z) (Bn_l_?)
CC = L —
V(En(An-A)2)(Zn(Bn—B)?)

3.3)

ou A et B sont les moyennes des deux signaux A et B respectivement. D’autre part, afin d’évaluer
la qualité de l'estimateur (polynomial), I'erreur quadratique moyenne (RMSE) a été calculée.
Celle-ci permet de mesurer I'erreur moyenne de I'écart entre le signal de référence et le signal

bruité et filtré par la formule qui suit :

n - 2
RMSE = \@ .

Ou x; est le signal de référence et x; le signal bruité ou filtré.

La méthode de filtrage de surface proposée est validée en deux étapes : la premiére consiste a
comparer des surfaces bruitées et filtrées avec la surface de référence, et la deuxieme consiste a
extraire le signal respiratoire a partir des surfaces filtrées et de comparer ce signal avec le signal
de référence.

La comparaison des surfaces repose sur I’estimation de I'écart entre celles-ci. Un recalage est
ainsi réalisé entre la surface de référence et la surface bruitée puis filtrée en se basant sur
I'algorithme de recalage rigide ICP (Iterative Closest Point) détaillé dans le paragraphe 3.2.4. Cet
algorithme permet de trouver la correspondance entre les groupes de points en calculant la
transformation appliquée pour minimiser les distances entre elles. En effet, si cette
transformation est proche de la matrice identité (les translations et les rotations sont proches de

zéro), la distance entre les deux nuages de points (erreur) est minimale.

d=(x,—x)%+ @y —¥0)? + (2, — 2,)? (3.5)
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Ou d est la distance calculée, x;, yr et z: sont les coordonnées du centre de gravité de la surface
de référence et x, yt, zt sont les coordonnées du centre de gravité de la surface transformée.
L’évaluation des signaux extraits a partir des surfaces filtrées est réalisée comme celle décrite

précédemment pour I'évaluation du filtrage du signal 1D.

3.2.4 Recalage de surfaces : ICP

L'algorithme ICP (Besl and McKay 1992) est I'un des algorithmes les plus populaires pour
le recalage de données 3D dont la fonction colt est basée sur les distances entre les différentes
images transformées dans un repére commun. Ce dernier repose sur une méthode itérative de
recalage 3D qui consiste a calculer la matrice de transformation en faisant correspondre aux
mieux deux nuages de points ou surfaces. Ainsi, I'algorithme essaie de trouver, pour chaque point
du nuage source Y, le point le plus proche du nuage de référence X. Ceci se fait en estimant la
combinaison de rotations et de translations a I'aide d'une fonction de co(t d'erreur quadratique

moyenne, selon I’équation :

1
ER,T) = N—yziiylllx,- — RY; —T||? (3.6)

Ou X, Yisont les points des surfaces correspondantes, R est la matrice de rotations et T la matrice

de translations.

3.3 Résultats

3.3.1 Signal 1D

Influence du degré du polynéme

Le degré du polyndme affecte la qualité du filtrage, celui-ci a été choisi empiriquement.
En effet, si l'ordre est petit, le polyndme a tendance a étre plus lisse entre les points du signal, ce
qui n'est pas souhaitable dans notre cas. Au contraire, si on augmente le degré de |'ajustement
polynomial, nous observons une oscillation du polyndme entre les points du signal. Ceci tend a
éliminer la dynamique fondamentale du signal et donc la respiration. La Figure 3.9(a) montre
I'estimation d’un polynéme de degré 3 dont I'ajustement n’est pas significatif et n’aboutit pas a
I’élimination de la tendance dans le signal. La Figure 3.9(b) représente un ajustement du signal
par un polynéme de dégrée 25 qui tend a fluctuer entre les points du signal. Ceci permet de lisser

les données et d’éliminer la respiration plutét que la tendance indésirable.
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Figure 3.9: Estimation du polynéme (en vert) qui ajuste le signal bruité (en bleu), (a) polynome d’ordre
inferieur (n=3) (b) polynome de degré supérieur (n=25).

Les expériences montrent qu’un polynéme de degré n = 11 est un bon compromis. Ce polynd6me

s’ajuste le mieux a la dynamique indésirable du signal comme illustré dans la Figure 3.10.
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Figure 3.10: Ajustement polynomial de degré 11.
Analyse quantitative
Afin d’évaluer les performances de notre filtre et de calculer le degré de ressemblance du
signal filtré avec la référence, nous avons calculé le CC entre les différents signaux. Le résultat
donne une valeur de 0,13 et 0,76 avant et apreés filtrage respectivement (plus le CC est proche de
1 et plus les signaux sont corrélés). Cette corrélation est illustrée dans la Figure 3.11 qui
représente les tracés des signaux respiratoires bruité, filtré et de référence. Les résultats ont été

confirmés par le RMSE indiquant une erreur d'écart de 6,5 mm entre le signal de référence et le
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signal bruité et de 1,5 entre le signal de référence et le signal filtré. Idéalement, un RMSE qui tend

vers 0 indique un filtrage optimal.
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Figure 3.11: Signal respiratoire de référence extrait a partir des surfaces abdominales du mannequin (bleu),
signal respiratoire bruité en vert, et signal respiratoire filtré en bleu.

Apres validation sur fantome, les signaux respiratoires de quatre volontaires ont été traités.
Cependant, la comparaison quantitative avec une vérité terrain ne peut pas étre réalisée par
manque de référence. La Figure 3.12 montre que pratiquement toute la déviation présente dans
les signaux extraits a partir des surfaces abdominales de différents volontaires a été éliminée

apres application de I'ajustement polynomial.
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Figure 3.12: Filtrage des signaux respiratoires de différents volontaires.

3.3.2 Surface 2D

Nous nous intéressons maintenant a la validation de I'efficacité du filtre médian temporel
utilisé pour le traitement des surfaces. La Figure 3.13(a), montre la déviation des points due aux
décalages dans les mesures de profondeur a proximité de I'accélérateur. Apres application du
filtre médian temporel sur une zone d’intérét (ici le thorax), les surfaces apparaissent

qualitativement mieux corrélées comme le montre l'illustration Figure 3.13(b).

(a) (b)
Figure 3.13: Zoom sur la surface d’un volontaire (a) décalage de la surface en fonction de la position de
I’accélérateur (en bleu) par rapport a la surface de référence en rouge, (b) restitution de la surface (en bleu)
apres filtrage qui correle avec la surface de référence (en rouge).

Ces résultats peuvent étre confirmés de maniére quantitative par le recalage rigide de surface au
moyen de l'algorithme ICP. Le résultat, présenté dans le Tableau 3.1, donne une estimation des

translations et rotations minimisant la distance entre les points de surfaces correspondants.
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Tableau 3.1: Estimation de translations et rotations obtenues par recalage ICP des surfaces avant et apres

filtrage.
Avant filtrage Aprés filtrage
Translation selon X (mm) 3,2 1,4
Translation selon Y (mm) 3,9 1,6
Translation selon Z (mm) 7,0 1,9
Rotation autour de X (degré) 0,2 0,02
Rotation autour de Y (degré) 0,4 0,01
Rotation autour de Z (dégré) 0,3 0,01

Alors que I'amplitude du mouvement respiratoire varie entre -2 et 2 mm, le décalage des surfaces
pour des positions de I'accélérateur proches de la zone étudiée indique un écart de 7 mm en
direction vertical, 3,2 et 3,9 mm en longitudinal et latéral respectivement. Aprés filtrage, I'écart
sur les 3 axes entre la surface filtrée et la référence est de 1,36, 1,59 et 1,9 mm en translation et
les valeurs de rotations tendent vers 0. Une fois que les transformations trouvées sont
appliquées, le calcul de distance entre la surface bruitée et celle de référence ainsi qu’entre la
surface filtrée et celle de référence donne respectivement 8,6 et 2,6 mm. Apres reconstruction
des surfaces, nous avons extrait les traces respiratoires (Figure 3.14) en fixant une ROI
abdominale. Le CC entre le signal de référence et le signal bruité est passé de 0,1 a 0,75 apres

filtrage. Ce résultat est conforme a celui obtenu pour le filtrage 1D.
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Figure 3.14: Signal respiratoire extrait a partir des surfaces abdominales du mannequin, en bleu le signal de
référence, en vert le signal bruité, et en rouge le signal respiratoire extrait apres filtrage des surfaces.
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3.4 Discussion

L'influence de la réflectivité et de la propriété des matériaux a été mise en évidence. Nous
avons montré que les objets présents dans la salle de radiothérapie ayant des surfaces
réfléchissantes ou transparentes affectent les mesures de profondeur acquises par la Kinect V2
selon I'angle d’observation. En considérant un objet transparent, le méme signal IR est
partiellement réfléchi par la surface de |'objet ainsi que par I'arriére-plan. Les tests sur fantémes
confirment et complétent I’état de I'art existant sur I'influence des réflexions multiples par des
surfaces transparentes sur la qualité des mesures. Par conséquent, I'image de profondeur ne
correspondra pas a la scene réelle. Il est donc indispensable de filtrer les données pour rendre

utilisable la Kinect V2 comme instrument de suivi en temps réel du patient en radiothérapie.

Nous avons proposé différentes techniques de filtrage afin d'éliminer I'effet du bruit dans le
signal 1D ainsi que dans les surfaces 2D correspondantes en se basant sur un ajustement
polynomial du signal et sur le filtre médian temporel. Bien que nos résultats montrent une
amélioration significative du signal et une restitution satisfaisante de la surface, la comparaison
qualitative avec la vérité terrain donne un résultat peu satisfaisant (CC=0.76 et 0.75 pour les deux
méthodes de filtrage). Ceci n’est pas surprenant car la comparaison avec notre vérité terrain n’est
pas parfaite. En effet, le signal obtenu en appliquant le signal respiratoire d’un patient a la table
en méme temps qu’une rotation du bras de I'accélérateur, ne peut pas étre directement
comparable a la référence obtenue sans rotation du bras. Le mouvement simultané des deux
composants oblige la machine TrueBeam a imposer des contraintes pour optimiser les vitesses
de déplacements. Cela rend le signal respiratoire initial légerement différent de ce méme signal
obtenu apres application de la rotation du bras de 'accélérateur. Etant donné que la machine a
fait varier la vitesse de mouvement entre les points de controles (représentent les parametres
de délivrance du faisceau a certains angles de I'accélérateur) selon ses contraintes, le signal
obtenu en déplacant la table et I'accélérateur simultanément est légérement dilaté. Ainsi
I’évaluation de I'efficacité du filtrage est influencée par le fait que le signal de référence n’est pas
parfait. Par ailleurs, la méthode de filtrage du signal respiratoire proposée ne peut pas étre
appliquée en temps réel étant donné que le calcul des coefficients du polynéme utilise des points

sur tout l'intervalle de temps pour un ajustement plus précis. Ainsi, cette méthode peut étre
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utilisée a posteriori, pour le « binning » des images en 4D-CBCT par exemple (Gilles 2016), pour
lequel les images CBCT sont corrélées a la respiration et regroupées rétrospectivement en
fonction de la phase respiratoire pour une reconstruction plus précise des images CBCT. Cela
réduit les artefacts de mouvement respiratoire et donne une image 3D a différentes positions de

la tumeur dans le cycle respiratoire.

Le filtre médian temporel que nous avons proposé pour le traitement des surfaces 2D en temps
réel ne traite pas la surface compléte acquise, mais il a été suffisant ici de ne traiter que la zone

thoracique du patient.

Cette étude a été évaluée sur mannequin et testée sur quatre volontaires. Cependant, dans le
cas des volontaires ou de vrais patients, nous n’avons pas acces a la vérité terrain et nous ne
pouvons donc pas quantifier nos résultats. Une solution potentielle serait d’utiliser un spirometre
ou une ceinture de pression comme une extension du travail effectué par Wentz (Wentz 2013)
qui avait été réalisé en dehors de la salle de radiothérapie, c'est-a-dire sans tenir compte des

conditions d’observation dégradées par le milieu clinique.

La caractérisation du bruit présent dans la salle de radiothérapie était nécessaire avant
toute application. Dans ce qui suit nous évaluerons I'application de la Kinect V2 comme outil de

repositionnement quotidien du patient.

4. Repositionnement du patient

Une étape routiniere en radiothérapie externe est le repositionnement précis du patient
a chaque séance de traitement. Le processus clinique mis en place a I'heure actuelle n’est pas
complétement satisfaisant. Nous présenterons dans ce qui suit la méthodologie qui tend a
développer des techniques non invasives assez fiables pour remplacer les techniques existantes.
Celles-ci se basent sur des données externes, telles que la surface du patient, par 'utilisation d’un
systéme d’acquisition formé de deux caméras Kinect V2. Nous évaluerons ainsi la précision des

mesures pour la vérification du positionnement quotidien du patient en radiothérapie.
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4.1 Meéthodologie

Ce travail est I'extension de I'étude initiée par Gilles (Gilles 2016) qui a utilisé les SR4000
pour la détection des déplacements de la table de traitement. L'évaluation de la précision de
notre systéme stéréo Kinect V2 pour le repositionnement quotidien du patient se fait en deux
étapes. La premiére consiste a détecter le mouvement appliqué a la table de traitement (en 3 et
6 DDL) avant et aprées repositionnement pendant la méme séance et la seconde consiste en la
prédiction du mouvement pour estimer la position du patient a chaque séance de traitement par

rapport a la position finale qu’il avait a la fin de sa séance Jo.

La méthode utilisée pour la détection ainsi que pour la prédiction du mouvement est basée sur
le recalage des images surfaciques. L’'algorithme utilisé est, comme nous l'avons vu
précédemment, I'algorithme ICP qui a pour but de superposer deux nuages de points en estimant
la transformation a appliquer afin de minimiser la distance entre eux. A la sortie de I'algorithme
de recalage, nous obtenons une matrice de transformation a partir de laguelle nous extrayons 3

translations et 3 rotations indiquant les déplacements appliqués a la table de traitement.

En se basant sur I'étude précédente menée dans notre laboratoire qui utilise un systeme stéréo
de caméras SR4000 pour le méme objectif, et dans le but de comparer les performances de la
Kinect V2 dans les mémes conditions d’utilisation, nous avons réalisé des acquisitions par les
deux systémes de caméras (Kinect V2 et SR4000) afin de comparer leur précision. Le systéme de
caméras SR4000 est installé exactement de la méme maniére que celui des Kinect sur le plafond

au-dessus de la table de traitement a la méme distance de I'isocentre.

4.1.1 Détection du mouvement

Les premieres mesures ont été réalisées sur fantémes (cube et mannequin) puis sur des
patients traités au CHU de Brest en 2018. Au début de chaque séance de traitement le patient
est placé dans sa position de traitement définie lors de son Jo. Des images radiographiques KV ou
CBCT sont acquises afin d’affiner son positionnement. Suite a un recalage d’images cliniques qui
se fait normalement sur les structures osseuses et sur la tumeur, des déplacements sont
appliqués a la table pour replacer le patient dans la méme position. Ces déplacements sont filmés
par notre systeme d’acquisition. Le recalage d’'images surfaciques basé sur l'algorithme ICP est

ainsi effectué entre I'image de référence acquise avant déplacement de la table et I'image finale
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apres déplacement de la table. Le résultat du recalage nous donne une matrice de transformation
6D qui sera comparée avec les déplacements réels appliqués a la table. Le recalage aux moindres
carrés nous donne la meilleure matrice de transformation qui sera appliquée au nuage de points
cible avec un nombre d’itérations fixé ici a 200 jusqu’a une erreur moyenne au carré inférieure a

0,1 mm.

Pour une précision optimale, la prise en compte des mouvements respiratoires est cruciale pour
permettre une gestion de I'ensemble de la surface. Les mouvements respiratoires déforment la
surface et affectent ainsi la qualité du recalage des surfaces. A ce titre, nous avons extrait le signal
respiratoire qui nous permet de sélectionner les surfaces a recaler a la méme phase respiratoire
afin d’éviter les déplacements dus aux mouvements respiratoires. Ce signal a été filtré par la

méthode de filtrage 1D expliquée précédemment.

Le travail précédent (Gilles 2016), réalisé avec des caméras SR4000, se faisait en appliquant
successivement deux recalages ICP : le premier sur une zone d’intérét large et le deuxieme sur
une zone plus réduite afin d’affiner le premier recalage. Dans notre étude un seul recalage
suffisait pour converger vers la meilleure solution. Notons que le choix des zones d’intérét et le
bruit aléatoire affectent fortement la qualité du recalage, pour cela un controle visuel a été
effectué aprés chaque recalage pour éviter des recalages aberrants. Le procédé de recalage est

détaillé dans la Figure 3.15.
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Figure 3.15: Procédure du recalage ICP permettant de mesurer le décalage de la table pendant le traitement.

Données

Une série de 45 tests sur fantdme (cube et mannequin) a été réalisée en plagant ceux-ci
sur la table de traitement et en appliquant des déplacements en 3DDL ainsi qu’en 6DDL. Apreés
validation sur fantdémes, nous avons effectué des acquisitions sur 47 patients avec plusieurs
fractions par patient, ce qui donne au total 160 mesures divisées en groupes selon les localités
(thorax, pelvis/prostate, ORL) et le degré de liberté du déplacement (3DDL et 6DDL). A noter que
pour les traitements ORL, un masque thermoformé a été utilisé pour I'immobilisation des
patients. Le Tableau 3.2 récapitule le nombre de fractions et de patients selon leur type de
traitement.
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Tableau 3.2: Répartitions des fractions par patients et par type de traitement.

Traitement | Nombre de fractions Nombre de patients 3DDL 6DDL

Thorax 77 20 16 61
ORL 48 17 3 45
Pelvis 34 10 0 34

Pour les données cliniques et pour les traitements en 6DDL, deux systémes d’acquisitions (Kinect
V2 et SR4000) ont été utilisés alternativement afin de comparer les performances et la précision

de ces systémes dans les mémes conditions cliniques.

4.1.2 Evaluation de la précision du systéme

Déplacements en 3DDL

L’évaluation de la précision des caméras ToF pour la détection du déplacement de la
table, est réalisée par comparaison de la matrice de transformation obtenue par recalage ICP
avec les déplacements réels appliqués a la table. Ceci est fait par I'application de cette matrice
au barycentre de la surface a recaler afin de mesurer I'erreur résultante entre I'image initiale
avant déplacement et I'image finale filmée aprés déplacement. La norme des erreurs AE sur
chaque axe ainsi que la différence E entre la norme du déplacement mesuré et celui appliqué

sont calculés comme suit :

AE = \/(Ax)? + (Ay)? + (Az)? 3.7

E =)+ )+ ()2 = (Xm)? + Ym)? + (Zm)? (3.8)
Ou X, Yr, zr sont les déplacements réels appliqués a la table de traitement et Xm, Ym, Zm sont les
déplacements du barycentre de la surface mesurés par notre systéme. Cette erreur est

indépendante des axes et ne tient donc pas compte des erreurs de calibrage.

Déplacements en 6DDL

Dans le cas d’'un déplacement de table en 6DDL un traitement spécifique doit étre
complémentairement effectué. La matrice de transformation ne peut plus étre appliquée au
barycentre du nuage de points car nous avons besoin ici de récupérer les rotations. D’autre part,

différentes combinaisons de rotations et de translations peuvent conduire a un bon résultat de
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repositionnement. La comparaison directe entre les déplacements calculés et ceux appliqués
n‘est donc pas pertinente. La transformation estimée est cette fois-ci appliquée au nuage de
point entier et comparée avec I'image finale filmée aprés déplacement. Cette comparaison
repose sur le calcul de la norme d’erreur entre les différents points de la surface. Or, le nuage de
points acquis par un tel systeme d’acquisition surfacique n’est pas ordonné donc il est impossible
d’associer les points de I'image transformée avec ceux de I'image finale filmée pour calculer
I'erreur. Comme proposé dans (Gilles 2016) nous remplacons I'image finale filmée par une image

finale construite en appliquant les déplacements fournit par la machine au nuage de point initial.

Pour évaluer les résultats il faut que la transformation appliquée par la machine soit exprimée
dans le méme repére que celui de la transformation obtenue par recalage ICP (le repére fixe de
la salle). Dans ce contexte, nous avons étudié plus profondément les mouvements de table. Cette
derniére est composée de deux parties (Figure 3.16). La premiére partie inférieure permet les
translations selon les axes x, y et z ainsi que les rotations autour de I'axe vertical Z fixe. La
deuxiéme partie montée au-dessus de la premiere effectue les tangages et les roulis par rapport
a un point mobile, le point zéro de la table. Celui-ci coincide avec l'isocentre lorsque la table est
a sa position de coordonnées initiale (0,0,0). Toutes les coordonnées du systeme sont définies

selon la norme IEC 61217 (Fassi et al. 2014).

Figure 3.16: Représentation de la table de traitement 6DOF. En bleu, la base qui tourne autour de 1'axe Z et
la plaque qui assure les translations ; en rouge, le plateau et son support pour effectuer le tangage et le roulis.
Le centre de rotation de la plaque supérieure est d'abord combiné avec le point de coordonnées (0,0,0). Image

issue de (Gilles 2016)

Le mouvement de la table en 6 DDL effectue la rotation autour de |'axe Z fixe en premier, puis les
translations. Ensuite, elle applique le tangage pour finir par le roulis. Les déplacements de la table

ne se sont pas exprimés dans un méme repere. Par ailleurs, la table de traitement inclus des

95



Suivi du patient en radiothérapie

compensations du mouvement afin de cibler la tumeur qui peut bouger suite a des tangages ou
des roulis. Le mouvement de la table en 6DDL est détaillé par Gilles (Gilles 2016) qui calcule la

matrice de transformation de la table selon I'’équation ci-dessous:

T =R, * Tr*Rx*Ry 3.9)

Ou R, Rx et Rysont la matrice de rotation autour des axes z, x et y respectivement, et T, est la

matrice de translation. Toutes les matrices sont exprimées dans le repere fixe de la salle.

Apres calcul de la matrice de transformation de la machine TrueBeam, celle-ci est appliquée a
I'image initiale, avant déplacement de la table, pour créer I'image finale. Cette derniére sera

comparée avec I'image obtenue par recalage ICP.

4.1.3 Prédiction du mouvement intra fraction

Afin de prédire les déplacements a appliquer a la table au début de chaque séance de
traitement, la position du patient au jour Jy est comparée a sa position de référence validée a la
fin de son JO. La position estimée par notre systeme est comparée a celle donnée par recalage
des images KV ou CBCT réalisées en clinique. Plusieurs tests ont été réalisés d’abord sur fantéme
en placant celui-ci chaque jour a la méme position définie par des marques tracées au croisement
des lasers. Six patients, soit 12 mesures, traités en stéréotaxie intracranienne ont été recrutés
pour la prédiction du déplacement. La procédure du calcul est similaire a celle utilisée pour la

détection du déplacement.

L’évaluation de la précision de notre systeme est calculée en comparant les images finales
construites a partir des déplacements obtenus par recalage KV ou CBCT au début de chaque
séance avec I'image obtenue par recalage ICP. Le calcul de I'erreur est le méme que celui pour la

détection du mouvement.

4.2 Résultats

4.2.1 Détection des déplacements

Tests sur fantéomes

Une premiére étape de validation sur fantémes a été réalisée pour |'évaluation du

systéeme Kinect V2 avant d’étudier sa précision en condition clinique. Cette étape n’est pas faite
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pour la SR4000 considérant que celle-ci a été validée dans I'étude citée précédemment (Gilles
2016). Cinquante et un déplacements, dont 21 en 3DDL et 30 en 6DDL, ont été analysés afin de

comparer I'image recalée par I'ICP avec I'image finale.

Pour des déplacements en 3DDL, I'image initiale filmée avant déplacement de la table est recalée
avecl'image finale obtenue apres déplacement de la table. La matrice de transformation obtenue
est appliquée a l'image initiale et comparée avec l'image finale filmée. La moyenne des
différences en valeurs absolues est de 0,4 + 0,3 mm (0,3 + 0,2 mm en vertical, 0,4 + 0,4 mm en
longitudinal et 0,4 + 0,4 mm en latéral). La moyenne des AE, quant a elle, est légérement

supérieure avec des valeurs de 0,7+0,5 mm.

Pour des déplacements en 6DDL, 30 déplacements ont été appliqués a la table en testant
différentes combinaisons de translations et de rotations. Les translations variaient de 0,5 a 30
mm avec des rotations allant de 0,1 jusqu’a 3°. L'image initiale filmée a été recalée avec I'image
finale filmée. Pour évaluer la qualité du recalage 6D et calculer sa précision, nous avons créé une
image finale a la place de I'image finale filmée apres déplacement de la table. L'idée était de
pouvoir appareiller les deux nuages de points afin de calculer la distance entre eux. Ceci est fait
par |'application de la matrice de transformation de la machine TrueBeam (équation 3.9) sur

I'image initiale afin de comparer celle-ci avec I'image recalée par ICP.

Il a été constaté dans (Gilles 2016) que la machine perd en précision lors des rotations et de leurs
compensations pour des angles supérieurs a 2°, pour cela les résultats ont été séparés pour des
angles de rotations supérieurs et inférieurs ou égale a 2°. Nous avons obtenu des résultats
meilleurs pour des angles inferieurs a 2°, ce qui confirme cette I'hypothése. Comparés aux
résultats obtenus par Gilles sur une série de tests sur fantome utilisant les SR4000, nos résultats
sont clairement plus précis. Dans cette derniére étude deux recalages ICP ont été utilisés
successivement pour affiner les résultats. L'erreur moyenne obtenue est reportée dans le

Tableau 3.3.
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Tableau 3.3: Norme moyenne de I’erreur + écart type en mm entre I’image recalée par ICP et I’image finale
créée.

SR4000 SR4000
Angles Kinect V2
1I1CP 21CP

>2° 6,8+2,4 4,5+0,9 2,5%1,0
<2° 5,8+2,9 3,4+1,4 1,5+0,7

Ces résultats trés encourageants nous ont menés a évaluer la précision de notre systéme dans

les conditions cliniques.

Etude clinique

Le traitement des données cliniques s’effectue de la méme facon que celle décrite
précédemment. Toutefois, dans le cas de patients, le signal respiratoire est extrait afin de choisir
les images a recaler dans la méme phase respiratoire. Cela nous permet de réduire les erreurs
dues aux mouvements respiratoires. Nous avons suivi le traitement thorax en 3DDL de 8 patients
avec 2 fractions par patients. Nous avons calculé les différences absolues entre les translations
mesurées et celles appliquées a la table le long des 3 axes. Nos résultats sont comparés dans le
Tableau 3.4 avec les résultats obtenus dans Gilles sur 150 fractions pour des patients ayant des

traitements poumons, pelvis, et ORL.

Tableau 3.4: Erreur de mesure des déplacements avec les deux systemes d’acquisition.

Vertical Longitudinal Latéral

(mm) (mm) (mm)
SR4000 0,8+0,7 0,8+0,7 0,7+0,6
KinectV2 0,5+0,4 0,5+0,3 0,5+0,5

Si nous considérons uniquement les images des traitements poumons acquises par les SR4000,
les erreurs obtenues pour 50 mesures sont de 1,1+0,9 mm, 0,9£0,9 mm et 0,8+0,7 mm selon I'axe
vertical, longitudinal et latéral. Nous observons dans tous les cas une diminution de I'erreur de
déplacements mesurés par la kinect V2 par rapport a I'erreur de déplacements mesurés par la

SR4000 le long des 3 axes. La moyenne des AE calculée pour les mesures obtenues par Kinect V2
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montre une erreur légérement supérieure que « I’erreur norme » (1,1+0,3 Vs 0,5+0,4) mais cette

erreur reste inférieure a celle calculée pour les mesures SR4000 qui est égale a 1,5+0,8 mm.

Pour les déplacements en 6DDL, I'étude menée par Gilles n’a été testée que sur cing patients
ayant un traitement ORL. La précision du systéme n’était pas satisfaisante. Pour avoir une idée
globale de la précision du systéme SR4000, nous avons utilisé les deux systemes d’acquisitions
(Kinect V2 et SR4000) afin de comparer leur performance. Ces derniers sont utilisés en alternance
pour éviter toute interférence de la lumiére IR émise. Un total de 144 mesures, dont 45 sont
effectuées par la SR4000 et 99 par la Kinect V2, sont analysées pour différentes localisations de
la tumeur. A noter que dans le service de radiothérapie du CHU Morvan de Brest les rotations
sont limitées a 2°, car au-dela de cette valeur des imprécisions de déplacement de la table
pourraient étre introduites. « L'erreur norme » moyenne obtenue pour des traitements de

poumons, ORL, et pelvis est présentée dans le Tableau 3.5.

Tableau 3.5: Norme moyenne * écart type en mm pour différents traitements en 6DDL.

Poumons ORL Pelvis

SR4000 4,8+0,9 5,1+0,8 4,910,6
KinectV2  1,6%0,5 1,7+0,7 1,7+0,9

La comparaison des résultats obtenus par les deux systemes d’acquisition présente de larges
différences (moyenne totale des erreurs 1,7+ 0,7 mm Vs 4,8+0,7 mm pour les Kinect V2 et SR4000
respectivement). La précision du systéme SR4000 est conforme a celui obtenu dans (Gilles 2016).
Nous pouvons constater que le résultat fourni par le systeme d’acquisition Kinect V2 est

satisfaisant et sa précision est cliniquement acceptable.

4.2.2 Prédiction

Aprés évaluation de la précision du systeme Kinect V2 pour la détection des
déplacements, nous utilisons ce systeme pour la prédiction de la position du patient au début de
chaque séance. La position de référence est acquise lors de la séance Jo. La position du patient a
la séance Jy est recalée avec la position Jo pour calculer les déplacements a appliquer a la table

afin de replacer le patient.
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Tests sur fantémes

Nous avons tout d’abord cherché a évaluer la précision de la prédiction des déplacements
sur une série de tests réalisés sur fantdmes. Celui-ci est positionné a I'aide des lasers de la salle
qui se croisent sur des points marqués sur ses surfaces. 14 mesures ont été analysées pour
I'estimation de la position en 3DDL. L'image initiale au jour Jo est recalée avec I'image au jour jn.
La transformation obtenue est évaluée par comparaison de I'image recalée avec I'image finale
créée a partir des déplacements appliqués a la table. La différence absolue représentée dans le
Tableau 3.6, sur les trois axes est de 0,5+0,5 mm en vertical, 0,5+0,5 mm en longitudinal et
0,5+0,6 mm en latéral. Le calcul de « I’erreur norme » donne une valeur de 0,5+0,4 mm. Cette
erreur est légerement supérieure a celle obtenue pour la détection des déplacements (0,4 + 0,3

mm). L'erreur AE, quant a elle, a une valeur de 0,9+0,8 mm.

Tableau 3.6: Différence absolue entre les déplacements prédis et ceux appliqués a la table sur les trois axes.

Vertical Longitudinal Latéral

Différence absolue (mm) 0,5+0,5 0,5%0,5 0,5%0,6

Pour les déplacements en 6DDL, les résultats de prédiction de déplacements obtenus sur 12
acquisitions sur fantdme ont donné une valeur de 1,5+0,8 mm. Cette erreur est plus grande que
celle obtenue pour la détection des déplacements. Elle augmentera éventuellement pour des
acquisitions sur patients a cause de I'anatomie qui peut varier entre les séances et du bruit

aléatoire qui dépend de la scéne observée.

Données cliniques

La précision du systeme dans des conditions cliniques a été évaluée sur 6 patients filmés
lors de leur Jo, J1 et J,. Nous avons donc au total 12 mesures, soit 2 mesures par patient. Les
patients suivis sont traités en stéréotaxie (pelvis et ORL). Les résultats ont montré une « erreur
norme » de 2,6 £ 0,4 mm en 6DDL. Afin d’évaluer ce résultat nous divisons les mesures selon
deux groupes: le premier contient les mesures obtenues par comparaison avec les
déplacements obtenus en superposant manuellement les structures osseuses sur des images KV,

et le deuxieme contient les mesures obtenues par comparaison avec les décalages calculés a
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partir des images CBCT. L'erreur calculée pour chaque groupe montre une valeur de 2,7£0,5 mm

et 2,4+0,2 mm respectivement.

4.3 Discussion

L’enjeu principal en radiothérapie externe est de repositionner le patient a chaque séance
dans la position qu’il avait lors de son JO. Les techniques cliniques utilisent des lasers, qui se
croisent sur les points de tatouage du patient, souvent couplées a des imageries de contréle KV
et/ou CBCT. Appliguées quotidiennement, ces images ajoutent une dose de radiations
supplémentaire, ce qui est indésirable pour le traitement par radiothérapie. L'observation
surfacique disponible avec les systemes commercialisés actuellement (AlignRT, Sentinel TM,
Ctalyst TM) permet un repositionnement précis mais certains ne peuvent pas étre appliqués en
temps réel et sont trés colteux et complexes a mettre en place. Une solution potentielle est
I'utilisation des images surfaciques acquises par des capteurs de profondeur. Cette technologie
permet I'acquisition en temps réel de la surface compléte du patient offrant ainsi la possibilité
de la gestion totale des mouvements du patient au cours du traitement. Un systeme de caméras
stéréo a été utilisé dans I'optique de repositionner quotidiennement le patient sur la table de
traitement. La précision de ce systeme est évaluée pour la détection ainsi que pour la prédiction

des déplacements, par rapport a la tolérance clinique de 2 mm.

Détection

Dans un premier temps, nous avons filmé le patient pendant la séance de traitement et
comparé le déplacement mesuré par le recalage d’images surfaciques avec le déplacement
appliqué a la table de traitement en 3DDL et 6DDL. Les résultats de détection des déplacements
de la table pendant les traitements des patients donnent une erreur moyenne de 0,6£0,5 mm en

3DDL et 1,7+ 0,7mm en 6DDL. Moins de 11% des « erreurs norme » était supérieura 2 mm.

Les résultats obtenus dans Gilles (Gilles 2016) par le systéme SR4000 montrent une erreur de
déplacement en 3DDL de 0,8+0,7 mm sur patient et de 3,4+1,4 mm en 6DDL sur une série de
tests surfantémes. Afin de comparer les deux systémes dans les mémes conditions cliniques nous
avons réalisé des acquisitions sur patients a 'aide du systeme stéréo SR4000. « L'erreur norme »

obtenue pour 59 fractions était égale a 5,0£0,8mm. Par ailleurs, Platch et al (Placht et al. 2012)

101



Suivi du patient en radiothérapie

ont utilisé les cameras PMD pour détecter des déplacements 4D (3 translations et 1 rotation).
L’erreur obtenue était de 1,62+1,08 mm en translation et de 0,07°+0,05° en rotation. Schoffel et
al (Schoffel et al. 2007) ont étudié les performances du systéme AlignRT en 4D sur 4 volontaires.
L’erreur calculée était de 1,0+0,5 mm et de 0,02°+0,26°. Nos résultats montrent une amélioration

significative par rapport aux autres systémes développés.

Prédiction

Les résultats satisfaisants obtenus pour la détection des déplacements de la table en
radiothérapie nous ont encouragé a évaluer la précision de notre systeme pour la prédiction des
déplacements afin d’estimer les décalages a appliquer a la table pour positionner le patient a la

position définie a la fin de son Jo.

Les résultats du recalage surfacique entre I'image de référence acquise a la séance Jo et I'image
acquise a chaque séance Jy ont été comparés avec les résultats du recalage des images cliniques
KV et/ou CBCT. Le recalage des images KV est un recalage 2D manuel qui s’effectue par les
manipulatrices sur les structures osseuses ne pouvant pas détecter les rotations, alors que le

recalage CBCT est un recalage en 3D capable de détecter plus précisément le décalage en 6D.

Une série de tests sur fantdbme a été réalisée et a montré une erreur de positionnement de
1,5+ 0,8 mm. Quant aux données cliniques, les résultats sur 6 patients traités en stéréotaxie
intracranienne ont montré une « erreur norme » plus grande que celle obtenue sur fantéme
ayant une valeur de 2,7£0,5 mm par comparaison avec les déplacements obtenus par recalage
sur les images KV et 2,410,2 par comparaison avec les déplacements obtenus par recalage sur

CBCT.

En comparant ces résultats avec les résultats obtenus par Gilles pour la prédiction de
déplacement par le systeme SR4000 sur 15 mesures en 3DDL, I'erreur obtenue dans I'étude
mentionnée est nettement plus grande (3,6+3,3mm, 3,3+2,7 mm et 3,0+2,3 mm en vertical,
longitudinal et latéral). La prédiction du mouvement en 6DDL n’a pas été réalisée dans I'étude
mentionnée. Un autre systeme, le Catalyst, de prédiction de mouvements en radiothérapie
développé par Pallotta (Pallotta et al. 2012) a montré une précision de 2,9+2,0 mm, 3,4+2,4 mm,

et 2,5£2,3 mm en vertical, longitudinal, et latéral respectivement. Ces résultats sont obtenus sur
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33 patients ayant des traitements pelvis en 6DDL. Une comparaison entre les différents résultats

est illustrée dans le Tableau 3.7.

Tableau 3.7: Comparaison des « erreurs normes » sur les trois axes entre trois systemes de mesures.

Vertical Longitudinal Latéral

Kinect V2 (6DDL) 0,9+0,5 1,610,9 2,1+0,5
SRA000 (3DDL)  3,6%3,3 3,3+2,7 3,7+2,3
Catalyst (3DDL)  1,5t3,6 1,34 0,7+2,8

Bien que nos résultats soient meilleurs que ceux présentés dans d’autres études, ils dépassent
tout de méme la tolérance clinique. L'erreur calculée peut étre affectée par plusieurs facteurs.
La précision du calibrage 6D a un impact direct sur la précision des mesures de profondeur. Elle
peut entrainer des décalages sur chaque axe ainsi que des erreurs de rotation si I'isocentre n’est
pas repéré précisément. D’autre part, le bruit observé dans les images surfaciques est la cause
principale affectant la précision de détection et de prédiction du mouvement en radiothérapie.
En plus du bruit aléatoire qui dépend fortement de la scene observée, il existe le bruit qui dépend
de la position de I'accélérateur par rapport a la surface filmée. Pour la détection du mouvement,
les images recalées sont choisies pour une méme position de la téte de I'accélérateur afin d’éviter
ce bruit, alors que pour la prédiction du mouvement les images recalées ont été acquises pour
une position de la téte de I'accélérateur différente, ce qui induit 'apparition d’un bruit différent

dans les deux images et donc un décalage dans les mesures.

Par ailleurs, I'erreur calculée inclus I'imprécision de notre systeme en plus de I'erreur obtenue
par la procédure clinique et les conditions cliniques. En effet, le recalage manuel sur les images
KV 2D effectué par les manipulateurs est d’une faible précision. Une autre raison est que
I’'anatomie du patient peut varier entre les séances ce qui peut entrainer un changement de la
localisation de la tumeur par rapport a la surface externe. D’autre part, dans le cas de traitement
ORL ou un masque d’immobilisation est utilisé, le patient peut bouger Iégérement a I'intérieur
de son masque. Ce mouvement n’est pas détecté par notre systeme, ce qui peut augmenter

I'erreur entre les déplacements mesurés et la vérité terrain.
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5. Conclusion

Nous avons présenté dans un premier temps la principale source de bruit dans la salle de
radiothérapie provenant de I'effet multi-trajet de la lumiére IR et de la nature des objets présents
dans la scene. Il s’agit particulierement des objets transparents et réfléchissants qui affectent les
mesures de profondeur. Ce bruit a été observé dans les mesures 1D (signal respiratoire) et 2D
(surfaces) extraites a partir des surfaces acquises par le systeme Kinect V2 stéréo. Nous avons
proposé des méthodes de filtrage pour réduire I'effet du bruit. Nos résultats ont montré une

amélioration significative des mesures de profondeur apreés filtrage.

Dans la deuxiéme partie du chapitre nous avons traité la problématique de repositionnement du
patient en radiothérapie a l'aide d’un systéme d’acquisition surfacique. Celui-ci a I'avantage de
suivre les mouvements en temps réel avec une meilleure précision que d’autres systemes
commercialisés. Une premiere étape de validation a consisté a détecter les déplacements
appliqués a la table de traitement au début de chaque séance afin de placer le patient dans sa
position de référence. Ceci est fait par recalage des images surfaciques acquises. La précision des
mesures obtenues a permis d’évaluer ce systeme pour la prédiction de la position du patient au
début de chaque séance en vue de [lutilisation d’'un moyen non irradiant pour le
repositionnement quotidien en radiothérapie. Concernant les déplacements obtenus par
recalage des images cliniques, la précision de notre systéme montre une erreur plus petite en
comparant avec les images recalées sur CBCT. Ceci met en évidence I'erreur clinique qui peut

étre commise par le recalage manuel des images KV.

Aprés évaluation de la Kinect V2 pour la gestion des mouvements inter-fractions, nous
présenterons dans le chapitre suivant la gestion des mouvements intra-fraction dans le but
d’éviter les collisions potentielles entre la machine et le patient pendant la délivrance du

traitement.
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Chapitre 4 Détection de collisions
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Durant le traitement par radiothérapie externe, le bras de I'accélérateur effectue une
rotation autour de la table de traitement. Ce mouvement peut engendrer des collisions entre
I'accélérateur et la table ou le patient allongé sur celle-ci. Nous présenterons dans ce chapitre le
systéme que nous avons développé pour le suivi en temps réel de tout mouvement, permettant
ainsi de minimiser le temps de planification et de traitement et donc d’augmenter I'efficacité du
service médical. Ce systéme est basé sur une représentation géométrique 3D de la machine
TrueBeam et sur I'acquisition de la surface du patient pendant la séance de traitement. La surface
du patient est acquise a I'aide du capteur Kinect V2 et la vérification de la collision est effectuée
sur la base de l'algorithme BVH (Bounding Volume Hierarchy). Ce travail pourrait étre
particulierement utile dans les procédures de «radiothérapie 4m» lorsque la table et
I'accélérateur se déplacent simultanément (Tran et al. 2017). En effet, |a rotation de la table crée
un espace géométrique de 4m dans lequel est délivrée la dose de rayonnement a la tumeur. Selon
Becker (Becker 2011), l'utilisation d'un nombre d'angles d’irradiation plus grand dans la
techniqgue 4m non-coplanaire permet d'étaler la dose longitudinalement et améliore la

conformité du champ de traitement.

1. Détection de collisions

Une collision peut étre définie par l'interpénétration dans I'espace d’un ou plusieurs
objets géométriques (Hadap et al. 2004). L'objectif de la détection de collisions revient ainsi a
vérifier le contact physique et a calculer des requétes de distance et de pénétration entre ces
objets. La procédure générale de détection de collisions comprend trois phases (Hubbard 1993).
La premiere est une étape approximative appelée « broad phase ». Cette étape permet de
trouver les objets qui pourraient entrer en collision et de les isoler. La deuxieme étape consiste
a localiser sur ces objets filtrés, la potentielle zone de collision. C’est la phase « narrow-phase ».
La derniere phase « exact phase » est plus précise : elle consiste a calculer I'intersection physique
entre les paires de primitives (la plus petite représentation géométrique de I'objet : triangle,
polyhedre). Nous pouvons distinguer deux types de calcul de collisions : discrétes ou continues
(Redon et al. 2002). La détection de collisions discretes est une méthode spatiale qui consiste a
échantillonner les mouvements des objets et détecter les interpénétrations d'objets a des
instants discrets. Ces méthodes peuvent manquer des collisions surtout pour des applications
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interactives lorsqu'une fréquence d'image relativement élevée est requise. Au contraire, les
méthodes continues sont des méthodes spatiotemporelles qui effectuent le calcul en continu
pendant la détection de collisions. Bien que ces méthodes soient plus précises, elles sont

généralement plus lentes et plus complexes que les méthodes discrétes (Snyder 1995).

La détection de collisions a été largement étudiée dans divers domaines, notamment pour les
jeux informatiques, la vision par ordinateur, la robotique, etc. De nombreux algorithmes, tel que
SOLID (Bergen 1997a), RAPID (Gottschalk et al. 1996), ou V-COLLIDE (Hudson et al. 1997) ont été
développés pour I'étude d’intersection entre deux ou plusieurs objets en mouvement. La plupart
des approches de détection de collisions utilise une représentation polygonale de la géométrie
des objets (Lin 1996), (Klosowski et al. 1998), (Ehmann and Lin 2001). Récemment, la recherche
a développé des systémes de détection de collisions ou les objets sont représentés sous forme

de nuages de points (Pan et al. 2013a), (Figueiredo et al. 2010), (Schauer and Niichter 2015).

Le probleme souvent rencontré dans |'étude de détection de collisions est que le test
d'intersection entre la géométrie des objets est souvent trés colteux, en particulier lorsque les
objets sont composés de milliers de primitives. Des approches ont été développées dans le but
d’accélérer et de simplifier le processus de calcul. L'approche couramment utilisée est basée sur
les hiérarchies de volumes englobants (BVH). Cette approche s’est révélée tres efficace pour une
approximation plus ou moins fine des objets étudiés, permettant de réduire le temps de
détection des collisions potentielles. Elle fournit un volume moins complexe et plus rapide pour
une recherche de collision que le volume de I'objet (Ericson 2004). Cette approche consiste a
partitionner chaque objet de maniére récursive. La hiérarchie est représentée par un arbre
constitué de noeuds, de fils et de primitives. Chaque nceud est un volume englobant qui couvre
I'ensemble de I'objet, les volumes qui englobent les enfants de chaque nceud recouvrent une
partie de I'objet et chaque niveau successif de la hiérarchie donne un recouvrement plus étroit
de I'objet. Finalement, les feuilles contiennent une ou plusieurs primitives de I'objet. Les arbres
peuvent avoir deux (arbres binaires) ou plusieurs fils (octree) (Mezger et al. 2003). L’ utilisation
de I'approche BVH consiste a choisir le type de volume englobant, la méthode de construction
de l'arbre, la méthode de mise a jour de I'arbre et I'algorithme de test de détection exacte au

niveau des primitives.
107



Détection de collisions en radiothérapie

1.1 Type du volume englobant

De nombreux types de volumes englobants ont été proposés dans la littérature. Le choix

de ce type dépend de différents critéres : la précision de rapprochement de la géométrie de

I'objet, le temps de construction et de mise a jour des volumes englobants, I'espace mémoire

gu’ils occupent et le temps d’exécution des requétes de distance. La précision d’'un volume

englobant est le pourcentage du volume qui est occupé par I'objet englobé. Ce volume dépend

de la géométrie de I'objet a englober. Généralement, plus le type de volume englobant est précis,

plus le temps de mise a jour et de de calcul de collisions est élevé. Il existe un grand nombre de

volumes englobants parmi lesquels nous trouvons :

Les sphéres (Quinlan 1994), (Hubbard 1995), (Bradshaw and O’Sullivan 2002) : c’est la
forme de volume englobant la plus simple. Elles contiennent des informations sur leur
rayon et leur centre relatif a I'origine. Les sphéres sont fréquemment utilisées car il est
tres rapide de tester les intersections entre elles. De plus, les sphéres sont invariantes aux
rotations, ce qui accélére le temps de mise a jour.

Les AABBs (Axis Aligned Bounding Box) (Bergen 1997),(Larsson and Akenine-Moller
2001) qui sont des boites alignées sur les axes. Elles se composent de six variables
(maximum x, minimum x, maximum y, minimum y, maximum z et minimum z) qui sont
mises a jour a chaque intervalle de temps. Ces boites sont caractérisées par les normales
a leurs faces, toujours paralleles avec les axes du systeme de coordonnées. Le test
d’intersection entre des AABBs est effectué sur les 3 axes. Bien que ces volumes
englobants soient rapides a exécuter les tests d’intersection, ils ne sont pas assez précis
surtout quand les objets qu’ils englobent ont des formes arbitraires et ne sont pas alignés
sur les axes.

Les OBBs (Oriented Bounding Box) (Gottschalk et al. 1996), (Redon et al. 2005) sont des
boites semblables aux AABBs mais ayant une orientation arbitraire. Cette derniere
permet d’affiner la représentation géométrique de I'objet et d’augmenter la précision de
calcul. Toutefois, les tests d’intersections entre les OBBs sont plus colteux car il faut
vérifier les intersections a chaque instant sur 15 axes (trois faces de chaque OBB et neuf

combinaisons d’arétes).
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— Les k-DOPs (Discrete Oriented Polytope) (Zachmann 1998), (Finfzig and Fellner
2003) sont des polyedres convexes a orientation discrete dont les faces sont déterminées
par un petit ensemble fixe de k normales. L'intersection de k demi-espaces permet la
construction de ce volume qui approche au mieux la géométrie de I'objet. C'est une forme
généralisée des volumes englobants. Par exemple, un AABB est un 6-DOP dont les 6 plans
sont orthogonaux aux axes. Les k-DOPs les plus utilisés sont les 14-DOPs, 18-DOPs et 26-
DOPs. Ce volume est assez précis mais plus complexe en terme de temps de calcul.

— Les enveloppes convexes (convex hull) (Bajaj and Dey 1992), (Ehmann and Lin 2001) sont
les plus petits ensembles convexes qui englobent I’objet. Ce volume englobant approxime
le plus précisément la forme de I'objet mais il est le plus complexe a construire et a mettre
ajour.

La Figure 4.1 montre les types de volumes englobants les plus utilisés dans la littérature.

SPHERE AABB OBB 8-DOP CONVEX HULL

Figure 4.1: Différents types de volumes englobants. Image issue de (Ericson 2004).

1.2 Construction de I'arbre

La construction de I'arbre des volumes englobants repose sur trois stratégies principales
(Ericson 2004) représentées dans la Figure 4.2. La premiére est la méthode ascendante « bottom-
up » (Volino and Thalmann 1995) qui part du dernier niveau de la hiérarchie jusqu’a la racine de
I'arbre. Elle regroupe deux ou plusieurs primitives pour former un nouveau nceud. Bien que les
méthodes ascendantes soient plus performantes, elles sont plus difficiles a mettre en ceuvre. La
deuxieme méthode est descendante « top-down » (Mezger et al. 2003), elle part du premier
niveau de la hiérarchie (volume englobant I'ensemble de I'objet) jusqu’aux primitives. Les
méthodes descendantes (ou séparatives) procédent en partitionnant I'ensemble d'entrée en
deux ou plusieurs sous-ensembles. La derniére stratégie est la méthode par insertion (Goldsmith
and Salmon 1987) qui construit la hiérarchie en insérant des primitives gé¢ométriques de maniere

itérative dans une hiérarchie initialement vide. La position d'insertion est choisie de maniéere a
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minimiser le volume total de l'arbre. L’avantage de cette méthode est qu'elle permet d'effectuer

des mises a jour au moment de I'exécution.

Top-down

™ ((AB) (CD) ™
(a) C)(D
Bottom-up
& @B OO @gg@ o ® g“ "%’)

Insertion

© ®+@§@ »(A%j B) T

Figure 4.2: Stratégies de construction de I’arbre hiérarchique des volume englobants. Image issue de (Ericson
2004).

1.3 Mise a jour de I'arbre

Pour des objets dynamiques ou déformables, il est nécessaire de mettre a jour I'arbre des
volumes englobants a chaque instant. Ceci peut étre réalisé en reconstruisant I'arbre a chaque
instant ou en le mettant a jour de maniére incrémentale. La mise a jour est 10 fois plus rapide
gue la reconstruction compléte de I'arbre (Bergen 1997a). Elle consiste a définir la position et
I'orientation de I'objet ainsi que du volume englobant a chaque instant. Généralement les

volumes englobants sont représentés dans |'espace local des objets qu'ils englobent.

1.4 Test d'intersection au niveau des primitives

Aprés détection d’intersection entre les hiérarchies de haut niveau, des tests de bas
niveau entre les primitives sont effectués pour déterminer I'état des intersections. Le processus
de détection exact de collisions se base principalement sur le calcul de distances entre les
primitives. Ce calcul est réalisé au cours de la phase « narrow phase » ou « exact phase » qui
correspond a mesurer la distance exacte entre les paires de primitives identifiées comme étant

en collision. Différents algorithmes ont été développés pour le calcul de distance entre les
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primitives (Dobkin and Kirkpatrick 1990), (Gilbert et al. 1988), (Lin and Canny 1991), Cameron
(Cameron 1991), etc. Par exemple, Hamlin et al (Hamlin et al. 1992) ont présenté un algorithme
de calcul de distances entre des polytopes sphiques (S-topes). Récemment, Pan et al (Pan et al.
2013b) ont développé un algorithme de calcul de distance basé sur une représentation
« octree » des données du capteurs Kinect. Dans cette étude les objets sont représentés sous
forme de nuage de points qui est une représentation plus encombrée et moins précise que les

modeles synthétiques.

2. Meéthodologie

2.1 Systéme développé

La méthode développée dans cette étude a été implémentée en langage de
programmation C++ utilisant une interface graphique Qt et le logiciel « Visualization ToolKit
(Vtk)®® » pour la visualisation et le traitement des nuages de points 3D. L'interface graphique
développée permet a l'utilisateur d’interagir avec le modele 3D de la machine. Ce systéme
requiert en entrée la position de la table en 6DDL ainsi que I'angle initial et final de la trajectoire
de l'accélérateur. Ces informations sont enregistrées en clinique apres la planification du
traitement des patients. Le systéme de détection de collisions est établi en 3 étapes : (1)
simulation de la machine Varian TrueBeam et modélisation des mouvements de ses composants,
(2) acquisition en temps réel des surfaces des patients et (3) développement d’un algorithme de

calcul de collisions en temps réel.

2.1.1 Modéele de I'accélérateur

La salle de thérapie est simulée par un modele de la machine Varian TrueBeam
(accélérateur, table) reconstruit en 3D qu’on peut trouver en ligne sur le site « Varian TrueBeam
Radiotherapy 3D>%». La création et la manipulation des surfaces sont effectuées dans MeshLab
et sont représentées sous forme de nuages de points. Le modéle de la machine est découpé afin
d’obtenir chaque composant de la machine de traitement séparément. Ceci est nécessaire pour

la modélisation du mouvement de chaque composant. Les coordonnées sont exprimées par

8 www.vtk.org/
 https://www.cgtrader.com/3d-models/science/medical/varian-truebeam-radiotherapy
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rapport au centre du repére fixe de la salle (isocentre de la machine) selon les normes standards
IEC. Une illustration du modele 3D de la machine en nuages de points est représentée dans la

Figure 4.3.

AW I
ALY

S

Figure 4.3: Représentation du modéle 3D en nuages de points de I’accélérateur linéaire Varian TrueBeam
exprimé par rapport au repere fixe (en vert) de la salle de radiothérapie.

Chaque composant effectue ses mouvements dans son repére local. Afin de modéliser le
mouvement des composants, il faut définir tous les mouvements dans le repéere fixe de la salle.
Son point d'origine est l'isocentre mécanique de I'accélérateur linéaire, I'axe des abscisses est le
long de la direction latérale, I'axe des ordonnées est le long de la direction longitudinale vers
I'accélérateur et I'axe des z représente |'axe vertical a la table de traitement. Le mouvement du
bras de I'accélérateur décrit une rotation de 360° autour de l'isocentre de la machine avec une

vitesse de 6°/s. La matrice de rotation est définie comme suit :

cos@ -—sin@ 0O
sin@ cos@ O 4.1
0 0 1

Le mouvement de la table de traitement est plus compliqué (voir chapitre précedent). Celle-ci
est composée de deux parties. La premiéere partie inférieure est le support de la table qui permet

la rotation autour de I'axe vertical Z et les 3 translations le long des axes de la table x, y et z. La
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seconde partie est la table de traitement qui effectue des tangages et roulis selon son point zéro.
Le mouvement de la table en 6DDL est modélisé par la matrice de transformation décrite

précédemment (équation 3.9).

2.1.2 Acquisition surfacique

A chaque séance de traitement, I'espace du patient, défini comme le volume occupé par
I'anatomie du patient, est filmé par notre systéme d’acquisition surfacique formé de deux
caméras Kinect V2 avec une fréquence d’acquisition de 10 Hz. Cette fréquence est un bon
compromis entre le suivi en temps réel de mouvements des patients et la simplification du
traitement du nuage de points et le temps de calcul. Une fenétre d’acquisition a été utilisée pour
masquer l'arriére-plan et tous les objets indésirables dans la scéne. Les surfaces acquises sont

calibrées et intégrées dans l'interface graphique Qt contenant le modeéle 3D de |'accélérateur.

2.1.3 Algorithme développé

L'algorithme de détection de collisions que nous avons développé est basé sur I'approche
BVH. Afin de choisir le type du volume englobant, nous avons trouvé le meilleur compromis entre
la précision de I'approximation du volume de I'objet et le temps de mise a jour et d’exécution
des tests d’intersection. Le AABB semblait étre un bon candidat pour une telle application. Celui-
ci effectue des tests d’intersection rapide, utilise un espace mémoire plus petit que d’autres
volumes englobants plus complexes et son temps de construction et de mis a jour est raisonnable
(Reggiani et al. 2002), (Bergen 1997). Dans cette étude, nous avons utilisé plusieurs AABBs pour
englober la téte de I'accélérateur, la partie de la table présentant des risques de collisions,
I’'espace occupé par I'anatomie du patient situé au-dessous de la téte d’accélérateur, les bras du
patient et les systémes d’immobilisations lorsqu’ils sont utilisés. Notre arbre est construit selon
I'approche « top-down » qui utilise deux niveaux de hiérarchie. Le niveau le plus haut est formé
de 4 nceuds représentant des volumes qui englobent la totalité des objets étudiés. Le dernier

niveau est formé des nuages de points de la partie des objets en potentielle collision.

Le parcours de la hiérarchie commence par un test d’intersection entre les nceuds du premier
niveau. Ceci est réalisé en calculant les positions des AABBs dans |'espace le long des 3 axes x, v,
et z selon I'’équation 4.2. La Figure 4.4 montre un exemple d'intersection de test le long de I'axe

des x.
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Figure 4.4: Exemple d 'intersection de deux AABBs le long de I’axe x.

f(4,B) = (Min,, < Max,z A Max,, > Min,g) \ (MinyA < Max,g AMax,, = MinyB) A (Min,, <
Max,z N Max,, > Min,g) 4.2)

La mise a jour des AABBs est effectuée comme suit :

— Levolume AABB qui englobe la téte de I'accélérateur est mis a jour a chaque déplacement
du bras de l'accélérateur. Quand lI'objet encadré par le volume AABB se met en
mouvement, celui-ci n’est plus aligné aux axes, d’ou la nécessité de réaligner le AABB a
chaque rotation de I'objet. Le réalignement du volume AABB est fait simplement en
calculant une reconstruction dynamique approximative a partir du volume AABB tourné.
Nous appliquons la méme matrice de rotation décrivant le mouvement du bras de
I'accélérateur sur les 8 sommets du volume AABB original, puis nous approximons le
nouveau volume AABB a partir de cette matrice. Le volume AABB résultant est plus grand
que le AABB d’origine. Considérons un volume AABB A affecté par une matrice de rotation
M, résultant d’un volume AABB tourné A’. Le volume AABB B qui englobe A’ est calculé
par I'extension des intervalles formé par la projection des 8 sommets. La Figure 4.5

montre un exemple de mise a jour d’'un volume AABB en rotation.
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Figure 4.5: Mise a jour d’un volume AABB « A » en rotation « A’ » par approximation a I’aide d’un nouveau
volume AABB « B ».
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— Etant donné que les rotations de la table sont toujours inferieures a 2°, 'application des
rotations sur le AABB qui englobe une partie de la table avec la zone de traitement du
patient n’a pas une grande influence. Le AABB de la table est donc mis a jour a chaque
translation de la table.

— Les volumes qui englobent les bras du patient suivent son mouvement et sont donc mis a
jour a chaque mouvement détecté en calculant les points minimum et maximum du
nuage de points englobé.

Lorsque le test d’intersection entre les volumes englobants, effectué pour chaque image acquise
(chaque 0,1 seconde), donne un résultat positif indiquant une interpénétration entre deux ou
plusieurs AABBs, une requéte de calcul exact entre les primitives est exécutée. Ceci est fait par le
calcul de distance de séparation qui est la distance euclidienne minimale trouvée entre les
primitives afin de vérifier si les objets s’interpénetrent physiquement. Les requétes de calcul de
distance nécessitent généralement un processus de détection de collisions performant et rapide
(Pan et al., 2013) (Figueiredo et al., 2010). Dans le but de simplifier le calcul et d’accélérer le
processus de détection de collisions et de calcul de distances, celui-ci se fait parallelement en
« multithreading ». Etant donné que toutes les coordonnées des points et des volumes
englobants sont exprimées dans un méme repére, la distance euclidienne entre les plus proches
points des objets est calculée selon I'équation 3.5. Le résultat des tests d’intersection du dernier
niveau indique une collision quand la distance minimale des points les plus proches est inférieure
a une valeur de tolérance clinique. Dans ce cas, un message d’avertissement s’affiche permettant

a l'utilisateur d’arréter le mouvement de la machine pour éviter les collisions.

2.2 Données

Cette étude a été validée dans un premier temps sur 20 mesures réalisées sur le méme
mannequin que celui utilisé dans le chapitre précédent, placé sur la table de traitement a des
positions prédéfinies. Vingt-trois volontaires ont ensuite été recrutés dans le but de vérifier les
collisions pour des mouvements dynamiques. Les volontaires ont bougé leurs bras pendant que
I'accélérateur tournait autour de la table. Pour une validation clinique, treize patients ont été

suivi pendant leur traitement dont sept subissaient un traitement « pelvis » et cinq un traitement
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« poumon ». Pour ces traitements le probléme de collision est essentiellement observé au niveau

des bras du patient placé dans la position « supine » comme montré dans la Figure 4.6.

Figure 4.6: Patient en position de traitement « poumon ». Image issue de®.

2.3  Evaluation du systeme

L’évaluation de la précision de notre systéme de détection de collisions se fait par
comparaison entre les angles calculés et ceux détectés en clinique par les systemes de collisions
mécaniques entre I'accélérateur et la table, ainsi que par le systeme LaserGuard intégré dans la
machine de Varian pour éviter les collisions avec le patient. Afin de comparer les deux systemes,
il était nécessaire d’utiliser la méme distance de tolérance. Une technique normalement établie
par les techniciens de Varian pour la maintenance et I'étalonnage LaserGuard*® a été utilisée pour
le calcul de la distance de tolérance. Cette procédure consiste a déterminer la zone de protection
du LaserGuard qui se référe a la zone active protégée par le laser infrarouge. Cette zone est
inclinée de trois degrés le long de I’axe longitudinal. La maintenance du LaserGuard consiste a
vérifier 'alignement et l'inclinaison du laser. Ceci est fait en accrochant des gauges de formes
cylindriques sur la surface inférieure du collimateur comme illustré dans la Figure 4.7. La

premiere gauge est de 2,6 cm de hauteur et la deuxieme est de 4,8 cm.

50 https://www.radoncvic.com.au/for-patients/what-to-expect/external-beam-radiation-therapy
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Figure 4.7: Zone de protection du LaserGuard inclinée de 3°. Cette zone est définie par la région contournée
par le laser IR située entre la face du collimateur et le patient. Image issue de **.

Les gauges ne doivent pas pénétrer la zone de protection du LaserGuard, donc la distance de
tolérance n'est pas homogene dans |'espace. Dans notre étude, nous avons fixé la distance de
séparation entre les primitives a la valeur moyenne des hauteurs des deux gauges (3,7 cm).
S’ajoute a cette distance la hauteur de la surface inférieure du collimateur mesurée de 2,3 cm.
En effet, la surface du collimateur est formée de deux parties, la premiére est la plaque du
collimateur et la deuxieme est la plaque des accessoires. Cette derniére n’est pas inclue dans le
modele 3D de l'accélérateur. Finalement, une marge de sécurité de 1 cm a également été
ajoutée. L'évaluation de la précision de notre systeme a été réalisée en calculant la différence

absolue entre les angles de collision détectés par notre systéme et ceux détectés en clinique.

3. Résultats

Tests sur fantéme

Une série de tests sur mannequin a été réalisée afin d’évaluer le systeme développé. Deux
volumes AABBs ont été construits, le premier englobe la téte de I'accélérateur a risque de
collision et le deuxiéme inclue une partie du mannequin (thorax) avec la partie de la table au-
dessous de la téte d’accélérateur. La configuration des volumes englobants est représentée dans

la Figure 4.8.

117



Détection de collisions en radiothérapie

Figure 4.8: Test de collision sur mannequin en se basant sur des volumes englobants de type AABB.

Les résultats des tests de collisions sur fantome sont présentés dans la Figure 4.9 illustrant les

angles détectés par rapport au angles cliniques.
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Figure 4.9: Corrélation entre la valeur absolue des angles calculés par notre systeme de détection de collision
et celle des angles détectés en clinique obtenus sur une série de tests sur fantéme.
Les barres d’erreur montrent I’écart type de la différence absolue entre les valeurs en abscisses

et celles en ordonnées. Nous avons tracé la courbe de tendance linéaire pour montrer la relation

entre les deux séries de variables, selon un procédé mathématique de régression. Le coefficient
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de détermination R? permet de décrire la distribution des points et la variabilité totale des

mesures. Plus R? tend vers 1, plus les mesures sont corrélées. Le coefficient de détermination

montre une valeur de 0,995.

Nous représentons quantitativement les valeurs des angles dans le Tableau 4.1.

Tableau 4.1: Différence absolue entre les angles de collisions détectés en clinique et ceux détectés par notre
systeme sur une série de tests sur fantome.

N | Angles de collisions cliniques (°) Angles calculés (°) Différences absolues (°)
1 99,0 101,0 2,0
2 -60,0 -62,0 2,0
3 54,0 52,4 1,6
4 44,0 44.2 0,2
5 30,0 31,0 1,0
6 -79,0 -77,0 2,0
7 104,8 - -
8 98,8 102,0 3,2
9 103,7 102,0 1,7
10 154,7 156,0 1,3
11 91,9 - -
12 -60,4 -58,2 2,2
13 54,6 51,5 3,1
14 -41,0 -40,0 1,0
15 51,0 52,7 1,7
16 30,0 34,0 4,0
17 84,9 ; )
18 79,1 79,8 0,7
19 -43,7 -42,0 1,7
20 113,0 110,0 3,0

Nous pouvons constater que parmi les 20 tests réalisés, 3 tests (15% des mesures) ont montré

un désaccord avec le systeme clinique. En effet, dans le cas de tests sur fantéme, un drap blanc
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couvrant la table de traitement a été utilisé pour réduire I'effet du bruit causé par les réflexions
des rayons IR sur des surfaces sombres. Nous supposons que ce drap a été détecté a I'extrémité
de la table comme le montre la Figure 4.10 par le LaserGuard. Afin de vérifier cette hypothése,
nous avons effectué la méme expérience avec la méme position de la table sans drap. Aucune
collision n’a été détectée. Ceci indique que le LaserGuard n’est pas capable de reconnaitre les
objets et de distinguer les collisions n’entrainant aucun dommage a la machine et les vraies

collisions qui mettent en danger le fonctionnement de la machine et la sécurité du patient.

Figure 4.10: Exemple d’une collision détectée par le LaserGuard au niveau du drap.
Seulement 20 % des différences absolues obtenues a montré une déviation supérieure a 2°. La
moyenne des erreurs absolues sur les 17 mesures est de 1,9°+0,9° avec une valeur minimale de

0,2° et maximale 4° respectivement.

Tests sur volontaires et patients

Apreés les tests sur mannequin, 23 tests sur volontaires placés en position « supine » ayant
les bras au-dessus de la téte ont été analysés. Dans le cas de volontaires, le drap blanc n’était
plus utilisé. La configuration des volumes englobants est basée sur 4 AABBs comme illustré dans
la Figure 4.11 pour englober les objets a risque de collision (la téte de I'accélérateur, le thorax du

patient avec les deux cotes de la table de traitement et les bras du patient).
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Figure 4.11: Tests de collision sur volontaire par utilisation des volumes englobants la téte de ’accélérateur,
le thorax du patient avec les extrémités de la table et les bras du patient.

Les volontaires ont effectué des mouvements pendant que le bras de I'accélérateur tournait
autour de la table. Ces mouvements ont été suivi en temps réel par notre systeme d’acquisition
surfacique, pour vérifier les collisions potentielles. La comparaison entre les angles de collisions

obtenus par notre systéme et ceux obtenus par le LaserGuard est présentée dans la Figure 4.12.
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Figure 4.12: Corrélation entre la valeur absolue des angles calculés par notre systeme de détection de
collisions et celle des angles détectés en clinique pour une série de tests sur volontaires.
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Nous remarquons un bon accord entre les deux systémes de détection de collisions avec une

corrélation de 0,99.

Tableau 4.2: Différence absolue entre les angles de collisions détectés en clinique et ceux détectés par notre
systeme pour une série de tests sur volontaires.

2

Angles de collision clinique (°) Angles calculé (°) Différences absolues (°)

O 0 N o U Ao W N =

N N N N R R R R R B R R R @@
W N = O O 00 N O Uu & W N » O

-50,7
64,0
65,5
-71,9
107,8
52,4
303,0
-92,0
85,1
80,0
105,9
72,0
101,0
-54,0
100,0
118,0
96,0
78,0
-62,0
309,0
300,0
57,0
299,0

-54,0
66,0
66,0
72,0
108,0
54,0
301,7
-96,0
86,0
78,0
103,0
73,1
100,4
-52,0
102,0
120,0
96,8
77,0
-58,9
308,2
299,1
57,2
300,0

33
2,0
0,5
0,1
0,2
1,6
1,2
4,0
0,9
2,0
2,9
1,1
0,5
2,0
2,0
2,0
0,8
1,0
3,0
0,8
0,8
0,2
1,0
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D’apreés le Tableau 4.2 nous observons que le pourcentage des erreurs absolues inférieures a 1°
est de 48%. Seul 13% des résultats a une erreur supérieure a 2°. La déviation minimale observée
est de 0,1° et I'erreur maximale a une valeur de 3,3°. La moyenne des erreurs obtenues sur 23

tests montre une valeur de 1,4°+1,0°.

Pour les données cliniques, 13 patients ont été suivis pendant leur traitement, parmi lesquels 7
étaient traités en « pelvis » et 5 en « poumons ». Les volumes englobants étaient utilisés pour
englober la téte de I'accélérateur, les deux bras du patient et le volume du patient traité (ex :
thorax, pelvis) avec une longueur égale au diamétre de la téte d’accélérateur, une largeur égale
alalargeur de la table et une hauteur qui dépend de I'anatomie du patient. La Figure 4.13 montre

I'exemple d’un patient ayant un traitement « poumon ».

Figure 4.13: Configuration des volumes englobants pour un patient traité pour un cancer du poumons.
Pour ces deux types de traitement, ce sont les bras du patient qui causent généralement les
collisions avec le bras de I'accélérateur. Les résultats obtenus par les deux systémes sont illustrés
dans Figure 4.14. La corrélation est légerement moins bonne dans le cas de patients avec une

valeur de 0,98.
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Figure 4.14: Corrélation entre la valeur absolue des angles calculés par notre systeme de détection de collision

et celle des angles détectés en clinique pour une série de tests sur patients.

Tableau 4.3: Différence absolue entre les angles de collisions détectés en cliniques et ceux détectés par notre

2

systéme pour une série de tests sur patients traités en poumons et pelvis.

Angles de collision cliniques (°) Angles calculés (°) Différences absolues (°)

O 00 N o U A W N R

[ S T
N = O

13

-62,0 - ;
39,9 38,0 1,9
48,0 - -

-80,0 -77,0 3,0
49,0 46,0 3,0
26,8 ] ]

-73,0 -70,0 3,0
-78,0 -75,0 3,0
90,3 92,0 1.7
-96,2 -94,0 1.2
96,0 95,0 2,0
-43,0 -46,0 3,0
52,0 54,0 2,0

Nous observons, d’apres le Tableau 4.3, un pourcentage de désaccord entre les deux systéemes

de 23%. Pour interpréter ce résultat, nous avons observé ces cas de plus pres. La Figure 4.15
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montre I'exemple d’un patient qui a subi un traitement pelvis. Durant ce traitement le systéeme
clinique a détecté une collision a un angle de 62° et a arrété le mouvement de 'accélérateur

pendant l'irradiation.

Figure 4.15: Exemple d’un tests de collisions sur patient traité en pelvis. Les volumes AABBs en vert
désignent que les objets encadrés par ces volumes ne sont pas en collision.

Nous pouvons remarquer que les bras du patient ont pénétré la zone de protection définie par
le laser IR. Or, les bras sont effectivement loin de la téte I'accélérateur et il n’y a pas vraiment de
risque de collision. En effet, le LaserGuard a rencontré un obstacle dans sa zone de protection
mais qui n’est pas dans la zone sous-jacente du collimateur et n’induira donc pas une collision.

Cet exemple met en évidence la « fausse » détection du LaserGuard.

La précision de notre systeme a montré une erreur moyenne absolue de 2,0°+1,0°. La Figure 4.16
montre un exemple de collision détectée a un angle de 46° avec le bras gauche du patient traité

en « poumons ».
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Figure 4.16: Exemple d’un test de collision sur patient traité en « poumon ». Les volumes AABBs en rouge
désignent une collision entre les objets qui I’englobent. Ici, 1a collision est observée au niveau du bras du
patient.

4. Discussion

Un probleme souvent observé dans le traitement par radiothérapie est la collision entre
I'accélérateur en mouvement et la table de traitement ou I'anatomie du patient. Le défi actuel
est de prévenir les collisions pour assurer la sécurité du patient et éviter 'endommagement de

I’équipement.

Diverses méthodes ont été développées pour détecter les collisions mécaniques (Becker 2011).
Celles-ci ne prennent pas en compte I'anatomie du patient. D’autres ont modélisé I’anatomie du
patient par des formes géométriques simples (Humm et al. 1995) ou en se basant sur I'image
TDM (Padilla et al. 2015). Cette représentation n’est pas précise et conduit a des collisions
imprévues dans la salle de traitement. Une étude récente (Cardan et al. 2017) s’est occupée de
développer un systéme patient spécifique en filmant le patient par une Kinect V2. Toutefois, cette
méthode, comme la plupart des méthodes développées, n’est applicable que pendant la
planification du traitement et ne prend donc pas en compte la surface du patient pendant la

séance de traitement.
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Notre systéeme de détection de collisions développé permet d’acquérir les surfaces du patient en
temps réel a I'aide de la Kinect V2. Les angles de collisions détectés ont été comparés avec les

angles calculés par les systémes de détection de collisions dans des conditions cliniques.

Une série de tests réalisés sur fantdbme a montré une différence absolue entre les angles de
collisions calculés et ceux détectés cliniqguement de 1,9°+0,9° avec une valeur minimale de 0,2°
et une valeur maximale de 4,0°. Cette variation peut étre justifiée par la présence de deux
systémes de vérité terrain qui sont dans ce cas le systéme LaserGuard ainsi que le systeme de
collisions mécaniques. Le pourcentage de désaccord sur la présence ou non de collisions entre
notre systéme et le systéme clinique est de 15%. C’'est le cas ou le systéme clinique a détecté une

collision entre le drap sur la table de traitement et la téte de 'accélérateur.

Les résultats pour 23 tests sur volontaires sont meilleurs que ceux obtenus sur fantome ayant
une moyenne de 1,4°+1,0° avec une erreur minimale de 0,1° et une erreur maximale de 3,3°. Les

volontaires ont été placés dans une position de traitement « poumon ».

Les résultats sur des données cliniques montrent une précision de 2,0°+1,0°. Le pourcentage de
désaccord avec la vérité terrain, LaserGuard et systeme mécanique, est de 23%. Ceci est
particulierement le cas pour des traitements pelvis ou le LaserGuard détecte les bras du patient
qui pénétrent sa zone de protection méme s’ils restent loin de I'accélérateur. Ceci souligne la
supériorité de notre systéme par rapport au LaserGuard qui a une probabilité de fausse détection

relativement élevée.

Dans une étude précédente (Padilla et al. 2015), I’erreur obtenue sur 4 tests varie de 0,5° jusqu’a
1,2°. Cette étude utilise un systéme de détection de collisions offline qui calcule les collisions
possibles pour une position de table donnée en modélisant la surface du patient. Ce calcul de
collision prend 10 minutes. Un autre systéme développé par Cardan et al (Cardan et al. 2017)
utilise la surface du patient pendant la phase de planification du traitement. Ils ont obtenu une
précision de détection de collisions de 97,3% * 2,4% et de prédiction de collisions de 95,3% +
3,1% a 91,5% + 3,6% en fonction de la marge de sécurité. Cette étude est utilisée en mode

« offline ».
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La précision de notre systéme (1,9°+0,9° sur fantéme, 1,4°+1,0° sur volontaires et 2,0°+1,0° sur
patients) montre une bonne corrélation entre les angles détectés et les angles repérés par le
matériel clinique (0,99 pour fantéme et volontaires et 0,98 sur patients). Cette précision ne peut
pas étre directement comparée avec les autres systemes développés car les résultats sont
obtenus par rapport a des vérités terrain différentes. L’originalité de notre systéme est que le
processus de calcul des collisions en temps réel permet l'utilisation en ligne de ce systéeme
pendant la délivrance du traitement, contrairement a d'autres systémes développés
précédemment qui nécessitent 5,4 secondes (Cardan et al. 2017a) a 20 minutes (Zou et al. 2012)

pour effectuer les vérifications de collisions.

Bien que la précision des mesures de notre systeme soit acceptable, les résultats peuvent étre
affectés par plusieurs facteurs. Tout d'abord, le processus de calibrage des caméras peut
introduire des incertitudes dans les mesures de profondeur. En effet, si l'isocentre n'est pas
défini, les coordonnées du nuage de points peuvent étre erronées, ce qui réduit la précision du
calcul des collisions. Padilla et al (Padilla et al. 2015) ont montré qu'une différence de = 1 cm dans
les positions verticales et latérales de I'isocentre peut entrainer un écart de 0,5° a 2,5° dans les
angles de collisions détectés. D’autre part, comme expliqué précédemment, la distance minimale
acceptable définie par le systeme LaserGuard n’est pas homogene dans 'espace et peut varier
entre 4,8 cm et 2,6 cm. Comme nous avons choisi la distance moyenne (3,7 cm) comme seuil fixe,
une erreur de = 1,1 cm pourrait introduire une déviation dans les angles détectés par rapport a
la vérité terrain. D’autre part, il existe des parametres mécaniques qui contribuent a diminuer la
précision des résultats. En effet, il peut y avoir un petit écart entre I'angle de I'accélérateur réel
et I'angle affiché dans la salle de radiothérapie. Cette déviation est due a l'inertie de la masse de
I'accélérateur. L'assurance qualité effectuée par les physiciens dans la salle de radiothérapie
oblige que cet écart soit toujours inférieur a 1° (Klein et al. 2009). Finalement, la précision de

calcul des collisions dépend essentiellement de la précision du volume englobant utilisé.

5. Conclusion

Notre systéme de détection de collisions en temps réel entre I'accélérateur et la table ou

le patient permet d’assurer la sécurité du patient pendant le traitement. Ce systéme pourrait
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étre utilisé « offline » ou « online » et détecter les collisions mécaniques et les collisions avec le
patient. La particularité de ce systeme est qu’il prend en compte les surfaces compléetes du
patient et les dispositifs d'immobilisation éventuellement utilisés, en filmant le patient a I'aide
de caméras Kinect V2 avec une fréquence de 10 Hz. Les tests de collisions sont effectués en temps
réel en se basant sur I'algorithme BVH qui utilise des AABBs comme volumes englobants. La
construction de notre arbre de hiérarchie est faite de deux niveaux dans le but de simplifier le
calcul. Le systeme développé pourrait étre particulierement utile pour les protocoles de

« radiothérapie 4m ».

La kinect V2 a démontré ses capacités de gestion des mouvements en radiothérapie
externe. Les résultats prometteurs nous ont encouragés a évaluer ce capteur dans un autre
domaine médical pour lequel I'analyse du mouvement du thorax contribuera a la surveillance de

la ventilation des patients. Ce travail sera développé dans le prochain chapitre.
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Chapitre 5 Calcul des mesures
ventilatoires en
réanimation médicale
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La ventilation mécanique est indispensable pour la survie de la plupart des patients souffrant
d'insuffisance respiratoire. Cependant, elle peut également provoquer des Iésions pulmonaires
et peut méme étre le principal facteur d'atteinte pulmonaire (Ricard et al. 2003). Pour les patients

instables, I'intubation est associée a un risque plus élevé de complications. La surveillance non
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invasive et sans contact de la ventilation de ces patients permet de conserver un certain degré
de respiration spontanée, de diminuer les besoins en sédation, et de diminuer le temps de
ventilation mécanique ayant des conséquences directes sur la morbidité et la mortalité. Les
mesures ventilatoires des patients sont calculées en analysant le signal respiratoire. Celui-ci est
extrait a partir des données surfaciques acquises par la Kinect V2. Nous présenterons dans ce
chapitre la méthodologie développée dans le but de surveiller les patients pris en charge en

réanimation médicale, en calculant leurs mesures ventilatoires.

1. Systeme d’acquisition et données

Cette étude a été réalisée en collaboration avec le service de réanimation médicale du
CHU « la Cavale Blanche » de Brest. La premiere série d’acquisition a été effectuée au Centre de
Simulation en Santé (CESIM) de Brest sur un mannequin de réanimation simulateur de patient,
relié a un respirateur pouvant délivrer un volume de 100 a 500 mL a différentes fréquences (25
et 50 cpm). L'insufflation des volumes permet de gonfler les poumons du mannequin. Les
mouvements du torse du mannequin ont été analysés pour le calcul de la fréquence et du volume
de ventilation. Les images de profondeur acquises ont été transformées en nuages de points (voir

Figure 5.1) a I'aide de la matrice d’étalonnage (expliquée en détail dans le chapitre 1).

X fx 0 ¢, u
Y|=ZX%X|0 fy | Xx|v 5.1
Z 0 0 1 1

Avec cx, cy les coordonnées du centre optique de la caméra (en pixels), fx, et fy les coordonnées
de la longueur focale (en pixels). Les acquisitions ont été faites en fixant une caméra Kinect V2,

sur un tripode, pointée vers le thorax du mannequin.

Figure 5.1: Surface du mannequin sous ventilation acquise par la Kinect V2.
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Pour les données cliniques, des acquisitions ont été réalisées sur 13 patients intubés, ventilés en

mode assisté controlé (VAC), ayant différentes pathologies. La plupart de ces patients étaient en

sédation afin d’assurer leur soulagement, leur confort et leur bonne adaptation au respirateur,

alors que trois patients était en curarisation (paralysie musculaire) donc totalement dépendants

de la machine. Les patients avaient un poids moyen de 88 kg et une taille moyenne de 173 cm.

Trois parmi treize étaient obéses. La pression expiratoire positive (PEP), qui correspond a la

pression résiduelle maintenue dans les voies aériennes, pouvait variée selon la corpulence du

patient (PEP élevée pour les patients obéses). Le tableau suivant résume la base de données

utilisée dans cette étude.

Tableau 5.1: Données cliniques pour les patients étudiés.

Mode PEP
Patients | Poids Pathologie Sédation Curarisation
ventilatoire
1 64 ACR Oui Oui VAC 4
Accident vasculaire 5
2 63 Non Non VAC
cérébral
Intoxication 5
3 70 Oui Oui VAC
médicamenteuse
4 64 ACR Oui Non VAC 5
5 91 DR Oui Non VAC 5
6 146 DR Non Non VAC 12
7 74 ACR Oui Non VAC 3
8 74 Etat de mal épileptique Oui Oui VAC 3
9 80 Etat de mal épileptique Oui Non VAC 5
10 151 Etat de mal épileptique Oui Non VAC 12
11 100 Choc septique Oui Non VAC 8
12 72 DR Oui Non VAC 5
13 80 DR Oui Non VAC 5

Le suivi de la ventilation des patients a été effectué pendant 5 a 10 minutes en utilisant une

caméra Kinect V2 installée dans une chambre de réanimation au-dessus du lit des patients
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comme le montre la Figure 5.2.

Figure 5.2: Installation d’une caméra Kinect V2 au-dessus du lit dans une chambre de réanimation médicale.
Notons que l'utilisation de deux caméras n’était pas recommandée car une chambre de
réanimation est équipée de nombreux outils (outils de monitorage, respirateur, alimentation,
etc.) et que de I'espace doit étre gardé pour faciliter I'intervention du personnel dans la

chambre autour du patient.

Figure 5.3: Surface d’un patient intubé acquise par la Kinect V2.
Afin d’extraire les mesures respiratoires (mannequin ou patients), il faut un calibrage spatial qui
consiste a placer le patient face a la caméra (Figure 5.3). Cela revient a avoir I'axe Z de celle-ci,
perpendiculaire au thorax du patient. La procédure de calibrage est faite en recalant
manuellement les données acquises afin d’aligner le thorax du patient avec le plan XY de la

caméra. Trois rotations (équations 5.2, 5.3 et 5.4) sont ainsi appliquées (selon I'équation 5.5) au
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nuage de points afin d’observer la variation des mesures de profondeur le long de I'axe Z de la

caméra.

(1 0 0
R,=(0 cosa -sina (5.2)
0 sina cosal
[cosfB 0 sinf]
R, = 0 1 0 (5.3)
|—sinf8 0 cosp]

[cosy —siny 0]

R, =|siny cosy 0 (5.4
0 0 1.
X, Xi
Y.|=Rx |Y; (5.5)
Z, Z;

Avec X, Y;, Z; les coordonnées des points de I'image transformée par la matrice de rotation R =

Ry X Ry, X R,, a, B et y sont les angles en radians selon les trois axes de la caméra x, y et z et

X;,Y;, Z; sont les coordonnées des points de I'image brute acquise par la Kinect V2.

2. Méthodologie

2.1 Calcul des mesures respiratoires

En se basant sur les acquisitions surfaciques de la Kinect 2, nous avons observé I'évolution
des grandeurs physiques qui décrivent le comportement du systeme respiratoire (telles que la
fréquence ventilatoire Fr exprimée en cycles/minutes (cpm) et le volume courant Vt exprimé en

mL) par I'analyse des séries temporelles.

2.1.1 Fréquence ventilatoire

La fréquence ventilatoire®! est une grandeur physiologique fondamentale pour décrire le
comportement du systéme respiratoire. Elle est définie comme étant le nombre de cycles
respiratoires par minute. La surveillance de la fréquence ventilatoire permet le dépistage des
anomalies respiratoires, des irrégularités respiratoires et des apnées qui sont des signes de

I’épuisement musculaire ou de I'arrét cardiorespiratoire (Raux et al. 2007).

51 https://www.espacesoignant.com/soignant/urgences-reanimation/frequence-respiratoire
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Plusieurs études ont développé des systémes sans contact pour le calcul de la fréquence
respiratoire. Benetazzo et al (Benetazzo et al. 2014) ont calculé la dérivée de la valeur moyenne
de la profondeur de la poitrine par rapport a la caméra Kinect V1 et ont analysé le signe de la
dérivée pour détecter les inspirations et expirations. Le résultat obtenu montre une erreur
maximale par rapport aux mesures de la spirométrie de 0,5 cpm et un coefficient de corrélation
minimal de 0,973. La fiabilité des méthodes utilisant les dérivées premiéere et seconde du signal
respiratoire est souvent affectée par le bruit. Prochazka et al (Prochazka et al. 2016) ont détecté
les fréquences respiratoire et cardiaque dans le but de dépister les troubles médicaux et
neurologiques en utilisant une technique d’analyse spectrale basée sur un filtrage a réponse
impulsionnelle finie (FIR). Ce filtre est appliqué au signal respiratoire extrait a partir de la séquence
des images acquises pour rejeter toutes les composantes de fréquences n’appartenant pas a la
fréquence respiratoire. L'erreur obtenue comparée aux valeurs de la vérité terrain est de 0,26%.
Récemment Martinez et al (Martinez and Stiefelhagen 2017) ont introduit un nouvel algorithme
qui surveille le rythme respiratoire a partir d'une caméra de profondeur placée au-dessus du lit
du patient. Pour le calcul de la fréquence respiratoire, la densité spectrale de puissance (DSP) du
signal respiratoire est calculée a I'aide d'une transformée de Fourier rapide. A partir de la DSP, la
position des pics est obtenue par interpolation quadratique. La précision de cet algorithme,
obtenue sur 65 patients en apnée, montre que 85,9% des mesures ont une erreur inférieure a 2

cpm, par rapport aux mesures réalisées avec une thermistance.

Dans cette étude, nous avons analysé le signal respiratoire du patient afin de calculer la fréquence
ventilatoire en observant les variations morphologiques de la paroi thoracique. En calculant la
différence entre la valeur moyenne des mesures de profondeur dans une région d’intérét (ROI)
et celle calculée sur la premiére image de I'acquisition servant de référence, nous obtenons le

signal respiratoire en fonction du temps selon I’équation 5.6 :

D(k) = 2, (L,_R;) 5.6

avec R représentant le plan de référence, L le plan courant et N le nombre de pixels dans la zone

d’intérét rectangulaire choisie manuellement sur le thorax du patient.
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Les pics inspiratoires dans le signal de ventilation sont détectés sur un intervalle de temps d’une
minute. L'algorithme de détection de pics développé repose sur la technique de détections
d’extrema qui utilise un seuillage d’amplitude. Une étape de prétraitement des données est
utilisée avant d’analyser le signal. Cette étape consiste a filtrer la tendance dans le signal qui peut
étre provoquée par la nature des objets présents dans la scéne. La méthode, développée dans le
chapitre 3, utilise I'estimation d’un polyndme d’ajustement. Aprés filtrage du signal, la détection
des pics se fait en analysant, pour chaque cycle respiratoire, le signe du signal sur 8 échantillons
(mesures). L'algorithme consiste a rechercher les maxima et minima dans le signal en détectant
les changements de signe sur I'ensemble des échantillons. Nous nous sommes basé sur
I'hypothése que pour chaque intervalle de temps de 60 secondes, tous les extrema (min et max)
sont supérieurs en valeur absolue a la moyenne du signal sur cet intervalle. Une fois les pics
détectés, la Fr est calculée par le nombre de pics sur 600 mesures (ce qui correspond a 1 minute

d’acquisition).

2.1.2 Volume courant

Les techniques de calcul de volume courant sans contact ont été largement abordées dans
les études récentes. Celles-ci reposent sur I'observation des changements morphologiques de la
paroi thoracique. Yu et al (Yu et al. 2012) ont calculé la variation du volume respiratoire en
mesurant la relation entre la distance mesurée par Kinect V1 et la distance réelle de chaque pixel.
Les résultats ont montré une corrélation de 0,966 avec les mesures obtenues par un spiromeétre.
Harte et al (Harte et al. 2016) ont décrit un systeme pour analyser le mouvement de la paroi
thoracique grace a l'utilisation de 4 Kinect V1 en parallele. Le systeme utilise un modeéle
tridimensionnel du torse d'un patient et évalue les changements de volume afin de calculer le
mouvement de la paroi thoracique. Des tests sur des volontaires sains et des patients atteints de
fibrose kystique, montrent une bonne corrélation avec les mesures par spirométrie (> 0,8656).
Une autre étude (Sharp et al. 2017) a reconstruit un modéle 3D de la poitrine du sujet et a estimé
le volume thoracique en considérant un plan de référence a une distance prédéfinie du dos et de
la paroi thoracique. Les sujets étaient assis face a une Kinect V2, a 1,5m. Dans cette étude 61,9%
des mesures effectuées ont montré une différence supérieure a 150 ml avec les mesures de la

spirométrie.
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Dans notre étude, le volume obtenu en observant la variation de profondeur de la paroi

thoracique, comme présenté dans la Figure 5.4, a été calculé par I'équation suivante :

V (k) = D(k) X Surface x 103 (5.7)
avec D(K) la mesure de profondeur moyenne calculée pour chaque image, et Surface une
constante définissant la taille de la zone d’intérét (Longueur*Largeur) exprimée en mm?. La

constante 103 est employée pour convertir le volume de mm3en mL.

Chest Wall Front of Shoulder

Back of Shoulder

¥ Inhalation

Motion E::

Exhalation

Figure 5.4: Variation des surfaces suite au mécanisme de respiration. Image issue de (Harte et al. 2016).
En appliquant cette formule pour chaque mesure de profondeur nous obtenons une courbe de
volume en fonction du temps. Le volume inspiratoire (ou volume courant Vt), correspondant au
volume insufflé au patient a chaque cycle respiratoire, est ainsi recueilli a un intervalle de temps
fixe (1 minute). Ce volume est déterminant pour la surveillance des patients sous ventilation. Il
est exprimé sous forme de valeurs moyennes, obtenues sur quelques cycles respiratoires. Ceci
permet d’éviter les erreurs dues au bruit aléatoire ainsi qu’a la variabilité et les irrégularités dans

les mesures acquises.

2.1.3 Volume régional
Le volume dans les deux régions du thorax (thorax gauche et droite) a été calculé sur le
fantéme dans 'optique de détecter les anomalies pulmonaires. Ceci est fait en observant les

changements morphologiques des deux zones thoraciques séparément. En choisissant
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différentes zones d’intérét pour les deux régions, la courbe de respiration et celle du volume sont
calculées par les équations 5.6 et 5.7. L'analyse de ces signaux permet d’évaluer les modes
ventilatoires et les problémes respiratoires du patient en détectant I'inhomogénéité de la

ventilation pulmonaire entre les deux régions.

2.2  Evaluation du systeme

Le systéeme de surveillance des patients sous ventilation spontanée ou contrélée
permettant le calcul de la fréquence ventilatoire et le volume courant devait étre évalué en vue

d’une utilisation en clinique.

Pour les tests sur le mannequin relié a un respirateur, des valeurs préréglées de volume d’air ont
été insufflées au mannequin a différentes fréquences respiratoires. Ces valeurs ont été
comparées aux valeurs obtenues par analyse des changements au niveau du thorax pendant 5
minutes. Pour les données cliniques, les patients intubés sont reliés a un respirateur qui permet
de délivrer de I'oxygene afin de suppléer la respiration tout en enregistrant les paramétres de
ventilation chaque minute. Ainsi, nous avons récupéré la fréquence respiratoire et le volume
courant enregistrés au cours du temps afin de les comparer avec les mesures extraites des images

surfaciques. Chaque patient, a été suivi pendant 30 a 40 minutes.

La comparaison entre les mesures calculées et celles récupérées par le respirateur se fait en
calculant la moyenne et I'écart type des différences absolues pour toutes les mesures. Afin de
prendre en compte la variabilité des mesures en fonction de I'état du paient, de sa corpulence,

et de sa PEP, nous avons évalué I'erreur calculée pour chaque patient séparément.

Pour le calcul du volume régional, des tests sur fantdme ont été établis. Le fantéme a deux modes
de fonctionnement : un mode de fonctionnement symétrique ou les deux poumons fonctionnent
simultanément (les deux valves sont ouvertes pour insuffler de 'air dans les poumons) et un
mode de fonctionnement asymétrique qui permet l'insufflation de I'air uniquement dans le
poumon droit (une seule valve est ouverte et l'autre reste fermée). Le volume calculé a été

comparé avec celui réglé.

138



Calcul des mesures ventilatoires en réanimation médicale

3. Résultats

Comme expliqué précédemment, les mesures de profondeur de la Kinect V2 sont
soumises a plusieurs types de distorsion qui dépendent fortement de la scéne observée ainsi que
des objets qui y sont présents. Suite a sa validation, la méthode de filtrage présentée dans le
chapitre 3 pour I’élimination du bruit de la ligne de base et de toute autre déviation dans le signal,
est utilisée dans ce chapitre pour le filtrage du signal extrait a partir des images surfaciques du
fantéme ainsi que des patients en réanimation. La Figure 5.5 montre un exemple du signal

respiratoire avant et apreés filtrage pour un patient intubé, filmé pendant environ 5 minutes.
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Figure 5.5: Signal respiratoire d’un patient intubé en réanimation. En bleu le signal brut, en rouge le signal
filtré et en vert la courbe polynomiale.

Ce filtrage est une étape de prétraitement des données permettant de restituer le signal pour

mieux analyser les mesures ventilatoires.

Tests sur mannequin

Apres filtrage, nous recherchons le nombre de cycles respiratoires par minute de
ventilation. Les pics inspiratoires détectés a partir du signal extrait des surfaces du mannequin

sont représentés dans la Figure 5.6.
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Figure 5.6: Zoom sur le signal ventilatoire du mannequin et les pics inspiratoires détectés sur un intervalle de
temps d’une minute.

En analysant les courbes respiratoires de toutes les mesures effectuées sur mannequin, nous
avons calculé la probabilité de fausses et de non détections. Nous avons ainsi obtenu une valeur
de 4,8% et de 6,2% respectivement. Une fois les pics détectés, le nombre de pics par minute
correspondant a la fréquence ventilatoire est calculé. Les résultats obtenus sur une série de tests
de cing minutes d’acquisitions sur fantdme sont représentés dans le graphique suivant (Figure

5.7).
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Figure 5.7: Corrélation entre les moyennes des fréquences calculées sur fantéme pendant 5 minutes
d’acquisition et les fréquences appliquées par le respirateur.

Le graphique donne les fréquences calculées (axe des ordonnées) pour chaque valeur de
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fréquence récupérée par le respirateur (axe des abscisses). Les barres d’erreur montrent I’écart
type de la différence absolue entre les valeurs en abscisses et celles en ordonnées. Nous avons
tracé la courbe de tendance linéaire montrant la corrélation entre les deux séries de variables.
Le coefficient de détermination pour les mesures de la fréquence ventilatoire sur mannequin
indique une valeur de 0,998. L’erreur moyenne totale calculée pour toutes les séries de mesures

est de 1,5+0,5 cpm.

Pour I'évaluation de I'algorithme de calcul du volume courant, nous avons fait varier les volumes
ventilatoires du respirateur entre 200 et 400 ml pour des fréquences de 25 et 50 cpm
respectivement. Les résultats de calcul des volumes sont présentés dans le graphique (Figure
5.8). Les volumes représentés sont les moyennes des volumes calculés sur un intervalle de 5

minutes.
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Figure 5.8: Comparaison entre les volumes calculés et les volumes du respirateur appliqués pour des
fréquences de 25 cpm et 50 cpm.

Nous observons que la différence absolue entre les mesures calculées et les mesures du
respirateur est plus grande lorsque la fréquence est plus élevée. Les valeurs sont présentées

guantitativement dans le tableau ci-dessous.
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Tableau 5.2: Différences absolues en mL entre les volumes calculés et ceux appliqués par le respirateur pour
différentes fréquences de ventilation.

Fréquence (cycles/min)
Volume (mL) 23 >0
400 3 5
300 5 10
200 8 26

D’apreés le tableau, nous remarquons également que la précision des mesures se dégrade avec la
diminution des volumes ventilatoires. Notons que pour une fréguence élevée toutes les mesures
calculées sont sous-estimées. En effet, le mécanisme ventilatoire du mannequin n’est pas parfait.
Pour des fréquences élevées, le fantome n’arrive pas a expulser tout le volume d'air de ses
poumons avant que la prochaine inspiration arrive. La différence maximale observée est de 26

mL pour un volume insufflé de 200 mL avec une fréquence ventilatoire de 50 cpm.

Afin de calculer le volume régional, une deuxiéme série de tests sur fantome a été réalisée en
utilisant le mode asynchrone qui permet le fonctionnement du poumon droit uniqguement. La

respiration dans les différentes régions thoraciques est présentée dans la Figure 5.9.
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Figure 5.9: Courbes ventilatoires régionales: volume courant dans le poumon droit (en vert) et volume
courant dans le poumon gauche (en rouge).

Dans cet exemple nous observons que I'air dans le poumon gauche est quasi nul méme si une
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légére fluctuation due au bruit apparait dans les mesures de profondeur. Tout le débit d’air
délivré est insufflé dans le poumon droit. Le volume régional et la fréquence ventilatoire est alors
calculé dans les poumons droit et gauche du mannequin séparément. Le volume moyen des

mesures obtenu sur tout l'intervalle de temps d’acquisition est illustré dans le tableau ci-dessous.

Tableau 5.3: Calcul du volume régional dans les poumons droit et gauche pour une fréquence ventilatoire de

50 cpm.
Volume Volume
. . Volume du .
Fréquence Fréquence . droit gauche
. R respirateur X i
théorique calculée (mL) calculé calculé
(mL) (mL)
50 49 400 355 46
50 49 300 282 31
50 48 200 210 25

Nous observons que le poumon droit recoit presque la totalité du volume insufflé (92,5%) et que

le poumon gauche montre un volume résiduel faible.

Données cliniques

Apres validation sur mannequin, les mesures sur patients intubés en réanimation ont été
analysées sur 30 a 40 minutes d’acquisition durant lesquelles la fréquence ventilatoire ainsi que
le volume courant ont été calculés a chaque minute de ventilation. Dans le cas des données
cliniques, nous observons une grande variabilité des signaux ventilatoires entre les patients. Les
Figure 5.10 et Figure 5.11 montrent un exemple de deux signaux respiratoires avec des
fréquences ventilatoires de 18 cpm et 32 cpm respectivement, pour lesquelles les pics

inspiratoires ont été détectés par I'algorithme développé.
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Figure 5.10: Détection de pics inspiratoires pour un patient ventilé en réanimation a 18 cpm.
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Figure 5.11: Détection de pics inspiratoires pour un patient ventilé en réanimation a 32 cpm.

Notre algorithme a montré de bonnes performances méme dans le cas ou les signaux étaient

irrégulier (suite a des toux ou des signes de conscience du patient aprés sédation) comme illustré

dans la Figure 5.12.
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Figure 5.12: Détection de pics inspiratoires pour des signaux ventilatoires irréguliers extraits a partir des
données de différents patients intubés.

Quantitativement, la probabilité de non détection sur 'ensemble des mesures effectuées sur

treize patients est de 6% alors que le pourcentage de fausses détections est de 8.5%. La Figure

5.13 montre un exemple de fausses détections de pics inspiratoires.
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Figure 5.13: Exemple d’une fausse détection de pics inspiratoires d’un patient intubé.

En comparant les fréquences calculées a partir du nombre de pics détectés pour chaque minute
avec les valeurs du ventilateur, nous obtenons la représentation de I’erreur absolue moyenne +

I’écart type pour les 13 patients donnée dans la Figure 5.14.
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Figure 5.14: Représentation graphique de la moyenne des erreurs + écart type du calcul de la fréquence
ventilatoire pour les séries de chaque patient.

L'erreur moyenne varie entre 0,7 et 3,0 cpm avec un écart type allant de 0,5 a 2,0 cpm. La
moyenne totale des erreurs calculées de toutes les mesures donne une valeur de 1,5+1,0 cpm.

83,8 % des mesures ont une erreur inférieure a 2 cpm.
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Figure 5.15: Mesure de la fréquence ventilatoire par rapport a la vérité terrain pour les différents patients.

Pour étudier la variabilité des mesures selon les patients, nous représentons dans le graphe ci-
dessus (Figure 5.15) les fréquences ventilatoires du respirateur pendant la période d’acquisition
et la fréquence moyenne des mesures calculée pour chaque patient. Nous constatons que pour
une méme fréquence ventilatoire, I'erreur est variable selon les patients. Prenons le cas de deux

patients (1 et 2) ventilés a une fréquence de 30 cpm, I’erreur de calcul de la fréquence est de
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1,440,37 et 3,0+1,0 respectivement. Ces deux patients ont des PEP de valeur 5 et 4 cmH0
respectivement, mais des pathologies et traitements différents. Le premier patient est curarisé
alors que le deuxiéme ne I'est pas ce qui lui permet de déclencher ses propres cycles en plus des
cycles respiratoires réglés. Ceci explique la grande différence des erreurs entre les deux patients.
Pour chaque patient, nous avons calculé, en plus de la fréquence ventilatoire, le volume courant
a chaque minute de ventilation pendant toute la période d’acquisition. Les résultats des erreurs
moyennes * écarts type pour chaque patient sont reportés dans le graphe ci-contre (Figure 5.16).
70
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Figure 5.16: Représentation graphique de la moyenne des erreurs + écart type du calcul du volume courant
pour les séries de chaque patient.
Nous observons que la moyenne des erreurs de tous les patients est inférieure a 45 mL. 76% des
mesures ont une erreur absolue strictement inférieure a 50 mL. Elle varie de 13 a 41 mL. Quant
a I'écart type, il varie de 5 a 25 mL selon le patient. La moyenne totale des erreurs de toutes les
mesures a une valeur de 29,0+18,0 mL. La Figure 5.17 montre les volumes calculés en fonction

de la fréquence ventilatoire de chaque patient.
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Figure 5.17: Mesures de volume courant (en orange) en fonction de la fréquence ventilatoire par rapport a la
vérité terrain (en bleu) pour les différents patients.

D’apres le graphique (Figure 5.17), nous constatons que pour une méme fréquence et un méme
volume ventilatoires, I'erreur est variable. Considérons deux patients (7 et 8) ayant une
fréquence de 25 cpm et un volume ventilatoire de 450 mL. Ces derniers ont différentes
pathologies et sont traités différemment : le deuxiéme patient est curarisé alors que le premier
ne I'est pas. L'erreur des mesures de volumes calculés est surestimée de 22 mL et sous-estimée
de 3 mL pour le premier et le deuxieme patient respectivement. Un autre exemple de deux
patients (6 et 7) ventilés a une fréquence de 24 et 25 cpm avec un volume de 424 et 450 ml et
une PEP de 5 et 12 cmH,0 respectivement, montre une sous-estimation de I'erreur de 14 mL
pour le premier patient et une surestimation de 3 ml pour le deuxiéme patient. Ceci montre

I'influence du réglage de la PEP sur la précision des mesures du volume courant.

4. Discussion

La surveillance de la ventilation des patients instables présentant un état pathologique
grave est un enjeu important en réanimation médicale. L'intubation nécessite souvent une
synchronisation parfaite entre le patient et la machine. Ceci est réalisé par |'utilisation de fortes
doses d'agents sédatifs et parfois de curares, ce qui menace le pronostic vital, augmente le risque
de complications de 20% a 50% (Jung et al. 2008) et augmente la morbidité et la mortalité liées

a la ventilation mécanique (Garnacho-Montero et al. 2001). L’instabilité de ces patients rend
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I'intubation trachéale hautement risquée (Jaber et al. 2006). L’utilisation d’'un moyen non invasif
et sans contact pour suivre la ventilation de ces patients contribue ainsi a diminuer les besoins

en sédation, le temps et les complications de I'intubation.

La plupart des techniques de calcul des mesures ventilatoires existantes telles que la spirométrie,
la pléthysmographie inductrice respiratoire, I'impédance thoracique, la pneumographie par
impédance, la photo-pléthysmographie, les jauges de contrainte et les magnétometres
nécessitent un contact direct avec le patient ce qui les rend peu pratique en réanimation. Ces
outils sont encombrants et coliteux et ne sont pas adaptés a I'environnement clinique. D’autres
systémes, sans contact, tels que lI'image thermique, la pléthysmographie a lumiére structurée et
la pléthysmographie optoélectronique nécessitent des instruments de mesure spécifique et une

procédure de configuration compliquée.

La recherche a récemment développé des technologies de mesures abordables qui utilisent des
caméras de profondeur (Harte et al. 2016) (Yu et al. 2012), et (Benetazzo et al. 2014) pour
mesurer la ventilation d’un individu. Ces techniques ne sont pas testées en conditions cliniques

et ne sont pas calibrées pour une utilisation sur des patients allongés sur des lits médicalisés.

Nous avons proposé un systéme simple a faible colt applicable en clinique pour I'observation
sans contact des patients en réanimation médicale. Celui-ci est basé sur I'acquisition surfacique
a I'aide d’une caméra Kinect V2 installée au-dessus du lit du patient. A partir de I'analyse du
changement morphologique de la zone thoracique du patient au cours du temps, nous avons

développé un algorithme pour le calcul des mesures ventilatoires.

Une étape de prétraitement des données a été réalisée pour éliminer les distorsions dans les
mesures observées. Ces distorsions sont dues a la nature de la scéne et des objets acquis. La
méthode de filtrage 1D développée dans le chapitre 3 se basant sur la courbe polynomiale a été
utilisée ici pour éliminer la tendance indésirable dans le signal. Apres filtrage, le signal ventilatoire
a été analysé dans 'optique de calculer la fréquence ventilatoire, le volume courant et le volume

régional.
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La précision des mesures a été évaluée dans un premier temps sur un mannequin simulateur
d’un patient en réanimation. Le calcul de la fréquence ventilatoire repose sur le calcul du nombre
de pics inspiratoires par minute. L'algorithme de détection de pics montre de bonnes
performances avec une probabilité de fausse détection de 4,8% et celle de non détection de
6,2%. Ces pourcentages sont obtenus sur 3 séries de tests de 5 minutes d’acquisition chacune.
En comparant avec les mesures du respirateur, les fréquences de ventilation calculées montrent
une corrélation de 0,998. Ceci montre que l'erreur de mesures est minime (moyenne totale
d’erreurs égale a 1,5+0,5 cpm). Le volume courant a été calculé pour des fréquences ventilatoires
de 25 et 50 cpm respectivement. La différence absolue de ces mesures avec les volumes insufflés
par le ventilateur est plus grande pour des volumes plus petits. Ceci s’explique par le fait que
pour des volumes faibles, les mouvements du thorax du fantdme sont minimes et la précision
des mesures de profondeur par la Kinect V2 est plus faible dans ces conditions. Par ailleurs, le
calcul du volume régional nous permet de détecter les anomalies respiratoires et ainsi de
modifier les réglages des parameétres de ventilation. En utilisant des régions d’intérét (poumon
gauche et poumon droit) nous pouvons calculer le volume insufflé dans chague poumon
séparément. Les résultats montrent que le poumon droit du mannequin recoit a peu pres la
totalité du volume insufflé (92,5%) et que le poumon gauche a une ventilation quasi nulle

(volume <50 mL).

Une fois validé sur fantome, le systéme a été testé sur des patients en réanimation au CHU de la
Cavale Blanche de Brest. Treize patients intubés ont été suivi pendant 30 a 40 minutes dans le
but d’évaluer les performances de notre systéme par rapport aux mesures cliniques.
Généralement, les patients intubés sont en sédation ou en curarisation. L’algorithme de
détection de pics inspiratoires a montré de bonnes performances, avec un pourcentage de
fausses et de non détections de 6 et 8,5% respectivement, méme pour les patients ayant une
ventilation irréguliere et montrant des signes de conscience. Le calcul de fréquence ventilatoire
est assez précis avec une moyenne d’erreurs de 1,5+1,0 cpm. 83,8 % des mesures ont une erreur
inférieure a3 2 cpm. Ce résultat s’accorde avec celui obtenu dans I'étude (Martinez and
Stiefelhagen 2017) dans laquelle 85,9% des mesures des erreurs ont une valeur inférieure a 2,0
cpm par comparaison avec les valeurs du spiromeétre. Le calcul du volume courant montre une

moyenne des erreurs largement inférieure a la limite clinique (50 mL) avec une valeur de 29+13
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mL. Bien que certaines mesures aient montré une différence absolue maximale de 77 mL, 'erreur
moyenne calculée sur toutes les mesures pour chaque patient reste inférieure a 50 mL. En total,
76% des mesures avaient une erreur absolue strictement inférieure a 50 mL. L’évaluation de la

fonction pulmonaire régionale n’a pas encore été testée sur patient par manque de vérité terrain.

Nous avons observé une grande variabilité de I’erreur selon I'état et la ventilation du patient. En
effet, les patients soumis a I'influence du curare ont toujours montré une meilleure précision par
rapport au patient en sédation. Ceci s’explique par le fait que le curare ne permet aucune
ventilation spontanée ce qui rend le patient complétement inactif et permet une meilleure
adaptation du respirateur. La PEP est un autre facteur qui affecte la précision des mesures. En
effet, la variation de la PEP a un impact important sur le volume courant et induit une
augmentation de I'erreur pour des PEP élevées. Ainsi, pour des patients obéses, la PEP étant

réglée a une valeur élevée, les erreurs sont en générale plus élevées.

Un autre facteur qui a une influence directe sur la précision des mesures est le calibrage spatial.
Celui-ci a été fait jusqu’a présent manuellement. En effet, la position du lit et son inclinaison
n’étant jamais fixe, la méthode de calibrage utilisée dans le chapitre 3 ne peut pas étre appliquée

dans ce cas par manque d’un repere fixe.

5. Conclusion

Cette étude a proposé une technique de mesure, sans contact, des parametres
ventilatoires a l'aide d'une caméra de profondeur. A partir de I'analyse des mouvements
thoraciques du mannequin et de patients pris en charge en réanimation, nous avons calculé la
fréquence ventilatoire en se basant sur un algorithme de détection de pic inspiratoires. D’autre
part, nous avons calculé le volume courant afin de surveiller les échanges gazeux. Le systéme
développé est le premier a résoudre le probleme des patients instables pour lesquels une
ventilation mécanique de longue durée pourrait aggraver les lésions pulmonaires. Le test de
validation a mis en évidence une forte corrélation entre les mesures respiratoires calculées par

notre méthode et les mesures du respirateur.
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La synthese générale qui suit récapitule les différents projets développés dans cette
thése, au moyen d’un dispositif non invasif, sans contact et a faible co(t, liés a deux domaines

médicaux. Nous proposerons ainsi des perspectives en vue d’une utilisation de ce dispositif en

clinique.
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Conclusion et perspectives

Dans cette thése, nous avons montré l'intérét de ['utilisation d’'une caméra de
profondeur, la Kinect V2, pour différentes applications médicales. Notre étude bibliographique a
tout d’abord porté sur les avancées technologiques des capteurs de profondeur ainsi que ses
principales utilisations en médecine. Dans le deuxieme chapitre, nous nous sommes intéressés a

deux domaines médicaux et leurs challenges auxquels les Kinect V2 pourraient répondre.

Le travail présenté s'est porté dans un premier temps sur une étape de prétraitement des
données pour éliminer I'effet de distorsion causée par les réflexions multiples sur des surfaces
transparentes. Cette distorsion est dépendante de la position de |'accélérateur par rapport a la
surface observée. Nous avons proposé deux méthodes de filtrage, une pour les données 1D
extraites a partir de ces images et une pour les surfaces 2D. La premiere méthode estime une
courbe de tendance polynomiale qui minimise au sens des moindres carrés la variation
fondamentale du signal 1D. La deuxieme méthode utilise un filtre médian temporel appliqué en
temps réel a une zone d’intérét. Les résultats ont montré une amélioration significative des
mesures de profondeur avec une corrélation avec la référence de 0,76 apres filtrage. La méthode
de filtrage 2D sera étendue pour le traitement de l'intégralité des surfaces acquises en
modélisant le bruit en fonction de I'angle du bras de I'accélérateur afin de traiter les données a
des angles bien définis. Une autre méthode reposant sur le calcul des moyennes et écarts type
pour chaque cycle respiratoire du signal sera testée pour des applications en temps réel. Dans ce

cas, les mesures filtrées seront décalées d’un cycle respiratoire par rapport aux mesures réelles.

Dans un deuxieme temps, nous avons évalué les performances de la Kinect V2 pour la gestion
des mouvements inter-fraction dans le but de repositionner quotidiennement le patient en
radiothérapie externe. Ceci est assuré via un systeme non invasif formé de deux caméras de
profondeur Kinect V2, reposant sur le recalage rigide des images surfaciques. Les résultats ont
montré une précision de détection de mouvements en 6DDL inférieure a 2 mm alors que la
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précision de prédiction qui estime la position du patient a chaque séance de traitement est de
de 2,7+0,5 mm (par comparaison avec les déplacements obtenus en superposant manuellement
les structures osseuses sur des images KV) et de 2,4+0,2 mm (par comparaison avec les décalages
calculés sur des images CBCT). Ceci montre que nos résultats sont plus proches du recalage fait
sur les images 3D CBCT. Toutefois, I'erreur dépasse la tolérance clinique (2mm). Ces résultats
sont obtenus sur une série de tests de six patients. Nous avons besoin d’une base de données
plus grande pour une évaluation plus approfondie. Nous proposons également de modéliser les
surfaces par la fonction B-spline pour réduire le bruit des mesures et ainsi améliorer les résultats.
Ces fonctions B-splines permettront d’approximer I'ensemble des points de la surface par des
polynémes afin de relier tous les points a I'aide d’une seule fonction polynomiale dont les nceuds
sont équidistants. Cette méthode a déja conduit a une diminution significative de « I'erreur
norme » (1,1+0,4 mm Vs 5,3+0,5 mm) pour des déplacements en 6DDL de 5 patients traités pour
des tumeurs ORL (Gilles 2016). D’autre part, une modélisation du bruit dépendant de la position
de I'accélérateur par rapport a la surface observée par la Kinect pourrait réduire la distorsion

dans les mesures des surfaces recalées et ainsi I’erreur de positionnement.

La gestion des mouvements intra-fractions a également été prise en compte pour assurer la
sécurité du patient en évitant d’éventuelles collisions entre I'accélérateur en mouvement et le
patient. Nous avons pour cela développé un systeme de détection de collisions en temps réel
basé sur des acquisitions surfaciques par Kinect V2 qui prend en compte la surface du patient, les
dispositifs de contention ainsi que les éventuels mouvements du patient pendant le traitement.
Ce systéme modélise le mouvement du bras de I'accélérateur et les déplacements en 6DLL de la
table de traitement et intégre les mouvements du patient filmé en temps réel. Notre systeme a
mis en évidence de fausses détections de collisions par le systéme clinique notamment pour des
patients traités en « pelvis » avec les bras au-dessus de la téte. Quand les bras du patient
pénétraient la zone de protection définie par le laser IR, une collision était détectée. Or, les bras
n’étant pas dans la zone sous-jacente du collimateur, il n’y avait pas de risque de collision. La
précision de notre systeme (1,9°+0,9° sur fantéme, 1,4°+1,0° sur volontaires et 2,0°+1,0° sur
patients) montre une bonne corrélation entre les angles détectés par notre systéeme et ceux
détectés en clinique (0,99 pour fantome et volontaires et 0,98 sur patients). Nous proposons,

u 1 Asu , d’utiliser un volu ui u « »
our améliorer encore ces résultats, d’utiliser un volume OBB en construisant un arbre « octree
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avec plusieurs niveaux de hiérarchie, mais ceci requiert du matériel plus puissant pour le
traitement en temps réel. Pour une utilisation en clinique, nos perspectives consistent a
modéliser les mouvements des imageurs embarqués (KV et MV) afin d’étudier les collisions
possibles engendrées par ce mouvement. Dans un second temps, nous améliorerons la précision
de nos mesures en utilisant une nouvelle approche de calcul de distance entre les primitives.
Celle-ci sera développée sur des machines GPU afin d’accélérer le temps de traitement. De plus,
nous développerons de nouveaux algorithmes pour la détection et la reconnaissance
automatique de I'anatomie du patient. Finalement, une communication entre notre systéme et
la machine de Varian sera établie afin de récupérer les informations sur la position de traitement
et la trajectoire de I'accélérateur. En cas de collision, cela permettra aussi d’envoyer une

commande a I'accélérateur pour stopper son mouvement.

Le dernier chapitre a porté sur le développement d’un systéme de surveillance pour le calcul des
parametres de ventilation des patients en réanimation médicale. Nous avons utilisé la méthode
defiltrage développée dans le chapitre 3 pour réduire les distorsions observées dans les mesures
du signal ventilatoire causé par la nature des objets filmés présents dans la chambre de
réanimation. Les résultats montrent une précision dans la mesure de la fréquence respiratoire
de 1,5+1,0 com et de volume courant d’une valeur de 29,0+18,0 mL. Les résultats sont
prometteurs et cliniquement acceptables mais plus de données sont nécessaires pour atteindre
une signification statistique. Le futur travail consistera a automatiser tout le processus dans le
but de détecter automatiquement le thorax du patient et de choisir la ROl a observer par la
détection de la silhouette de 'homme (outil disponible pour la Kinect). Finalement, ce systeme
sera utilisé pour surveiller et controler la ventilation spontanée des patients instables non
intubés. Dans ce cas, le patient pourra bouger pendant le suivi de ses parameétres. Ses
mouvements affecteront probablement la précision de la mesure notamment lorsque ceux-ci
s’effectueront dans la méme direction que ses mouvements thoraciques. En effet, nous ne
pouvons pas a I'heure actuelle, identifier si le mouvement est causé par la respiration ou d'autres
mouvements du corps. Par conséquent, une étude complémentaire sera nécessaire pour séparer

le mouvement respiratoire des mouvements externes.
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Nous souhaiterions intégrer cette technique en clinique pour la supervision automatique des
patients instables en réanimation médicale dans le but de diminuer le temps de ventilation
artificielle, de diminuer les effets des agents de sédation et d’améliorer le pronostic vital du
patient. Cela nécessiterait une étude plus approfondie pour séparer en temps réel le mouvement
respiratoire des autres mouvements. D’autre part, le calcul du volume régional sera testé sur des
données cliniques pour surveiller tous les patients intubés dans |'optique de détecter des
anomalies ventilatoires et I’éventuelle inadaptation du patient au respirateur. Ceci permettra de

diminuer les taux de morbidité et de mortalité liés a I'intubation.

Nous avons montré I'apport que peut porter un capteur de profondeur tel que la Kinect V2 pour
I'analyse de mouvement dans un contexte médical. Les résultats prometteurs ouvrent la porte a
de nouvelles applications telles que la correction des mouvements en imagerie hybride TEP/IRM.
C’est une technique prometteuse d’imagerie multimodale permettant la fusion d’information
anatomique et fonctionnelle par I'acquisition simultanée des image TEP et IRM. Pour faire une
étude cinétique des traceurs de la téte en imagerie TEP, I'acquisition des images est souvent de
longue durée (90-120 minutes). Ceci induit des mouvements volontaires ou involontaires du
patient qui réduisent les performances quantitatives et qualitatives des images obtenues. Pour
une image optimale, la correction de ces mouvements est nécessaire. Les méthodes actuelles
consistent a faire des acquisitions IRM simultanées avec 'imagerie TEP toutes les 2 secondes et
a recaler ces derniéres a une IRM de référence afin de trouver la transformation entre images au
cours du temps. Les translations et rotations obtenues seront ainsi appliquées sur les images TEP
ou sur les données brutes TEP pour obtenir une image TEP corrigée (Fayad et al. 2016). Cette
méthode élimine toutefois la possibilité de profiter du temps de I'acquisition TEP pour acquérir
différentes séquences cliniques IRM. Notre future application consistera ainsi a utiliser la Kinect
comme alternative des images IRM. Les données surfaciques acquises du patient seront
recalées a I'aide de notre algorithme de recalage rigide pour estimer le champ de mouvements
qui sera appliqué sur les images TEP ou les données brutes pour obtenir une image TEP corrigée.
Les premiéres acquisitions ont été effectuées sur volontaires dans le Centre de Recherche en

Neurosciences de Lyon (CERMEP) qui dispose d'un systéeme d'imagerie TEP/IRM (voir Figure 6.1).
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Figure 6.1: Acquisition surfacique sur volontaire simultanément avec une acquisition IRM.

Le champ de mouvements extrait a partir du recalage des images surfaciques n’est pas
directement comparable a celui extrait du recalage des images IRM. Nous proposons de
reconstruire les images TEP corrigées par le champ de mouvements calculé a partir du recalage
rigide des surfaces. Ces images seront comparées avec les images TEP corrigées par le recalage

des images IRM.

Tous les travaux développés dans cette thése ont fait I'objet d’un projet de maturation
financé par la Société d’Accélération du Transfert de Technologies (SAAT) qui assurera la
valorisation de résultats issus de cette recherche pour rendre possible un transfert a un
partenaire industriel. L’objectif de ce projet est de valider les logiciels développés pour le suivi et
I’'analyse en temps réel et de fagcon dynamique de la surface d’un patient en vue d’une utilisation

et d’un transfert de ce nouveau logiciel en routine clinique de différentes applications médicales.
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Evaluation d’'un systéme de détection surfacique ‘Kinect V2’ dans différentes applications médicales.

Mots clés : Kinect V2, capteur de profondeur, non invasif, radiothérapie externe, réanimation médicale.

Résumé Une des innovations technologiques
majeures de ces derniéres années a été le lancement
des caméras de profondeur qui peuvent étre utilisées
dans un large spectre d’applications, notamment pour
la robotique, la vision par ordinateur, I'automatisation,
etc. Ces dispositifs ont ouvert de nouvelles opportunités
pour la recherche scientifique appliquée au domaine
meédical. Dans le cadre de cette thése, nous évaluerons
lapport potentiel de [Iutilisation du capteur de
profondeur grand public « Kinect V2 » dans I'optique de
répondre a des problématiques cliniques actuelles en
radiothérapie ainsi qu’en réanimation.

Le traitement par radiothérapie étant administré sur
plusieurs séances, l'un des objectifs clés de ce
traitement est le positionnement quotidien du patient
dont la précision est impactée par les mouvements
respiratoires. D’autre part, les mouvements de la
machine ainsi que les éventuels mouvements du
patient peuvent entrainer des collisions
machine/machine ou machine/patient.

Nous proposons un systéme de détection surfacique
pour la gestion des mouvements inter- et intra-
fractions en radiothérapie externe. Celui-ci est basé
sur un algorithme rigide de recalage surfacique pour
estimer la position de traitement et un systéme de
détection de collisions en temps réel pour satisfaire
les conditions de sécurité durant le traitement. Les
résultats obtenus sont encourageants et montrent un
bon accord avec les systémes cliniques.

Coté réanimation médicale, la recherche de nouveaux
dispositifs non invasifs et sans contact tend a
optimiser la prise en charge des patients. La
surveillance non invasive de la respiration des patients
sous ventilation spontanée est capitale pour les
patients instables mais aucun systéeme de suivi a
distance n’existe a ce jour. Dans ce contexte, nous
proposons un systéme de mesure sans contact
capable de calculer les parametres ventilatoires en
observant les changements morphologiques de la
zone thoracique des patients. La méthode développée
donne une précision de mesures cliniquement
acceptable.

"Kinect V2" surface detection system evaluation for medical use

Keywords : Kinect V2, noninvasive, depth sensor, radiotherapy, intensive care unit.

Abstract : In recent years, one of the major
technological innovations has been the introduction of
depth cameras that can be used in a wide range of
applications, including robotics, computer vision,
automation, etc. These devices have opened up new
opportunities for scientific research applied to the
medical field. In this thesis, we will evaluate the
potential use of the "Kinect V2" depth camera in order
to respond to current clinical issues in radiotherapy and
resuscitation in intensive care unit.

Given that radiotherapy treatment is administered over
several sessions, one of the key task is to daily
reposition the patient in the same way as during the
planning session.

The precision of such repositioning is impacted by the
respiratory motion. On the other hand, the movements
of the machine as well as the possible movements of
the patient can lead to machine / machine or machine /
patient collisions. We propose a surface detection

system for the management of inter and intra-fraction
motion in external radiotherapy. This system is based
on a rigid surface registration algorithm to estimate the
treatment position and a real-time collision detection
system to ensure patient safety during the treatment.
Obtained results are encouraging and show a good
agreement with available clinical systems.

Concerning medical resuscitation, there is a need for
new non-invasive and non-contact devices in order to
optimize patient care. Non-invasive monitoring of
spontaneous breathing for unstable patients is crucial
in the intensive care unit. In this context, we propose a
non-contact measurement system capable of
calculating the parameters of patient's ventilation by
observing thoracic morphological movements. The
developed method gives a clinically acceptable
precision. Such system is the first to solve previously
described issue.
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