
HAL Id: tel-03510314
https://theses.hal.science/tel-03510314

Submitted on 4 Jan 2022

HAL is a multi-disciplinary open access
archive for the deposit and dissemination of sci-
entific research documents, whether they are pub-
lished or not. The documents may come from
teaching and research institutions in France or
abroad, or from public or private research centers.

L’archive ouverte pluridisciplinaire HAL, est
destinée au dépôt et à la diffusion de documents
scientifiques de niveau recherche, publiés ou non,
émanant des établissements d’enseignement et de
recherche français ou étrangers, des laboratoires
publics ou privés.

Evaluation d’un système de détection surfacique ‘Kinect
V2’ dans différentes applications médicales

Souha Nazir

To cite this version:
Souha Nazir. Evaluation d’un système de détection surfacique ‘Kinect V2’ dans différentes appli-
cations médicales. Imagerie. Université de Bretagne occidentale - Brest, 2018. Français. �NNT :
2018BRES0101�. �tel-03510314�

https://theses.hal.science/tel-03510314
https://hal.archives-ouvertes.fr


THESE DE DOCTORAT DE 

 
 

 

L'UNIVERSITE  

DE BRETAGNE OCCIDENTALE  
COMUE UNIVERSITE BRETAGNE LOIRE 

 

ECOLE DOCTORALE N° 605  

Biologie Santé  

Spécialité : « Analyse et Traitement de l’Information et des Images » 

 

 
« Evaluation d’un système de détection surfacique ‘Kinect V2’ dans 
différentes applications médicales » 
 
 
Thèse présentée et soutenue à Brest le 18 décembre 2018 
Unité de recherche : LaTIM U1101 

Par 

Souha NAZIR 

 

 

 

 

 

Rapporteurs avant soutenance : 
 
Frédéric LAMARE Ingénieur de recherche, CHU de Bordeaux 
 
George KONTAXAKIS Professeur université polytechnique de Madrid 

 
Composition du Jury :  
 
Président : Dimitris VISVIKIS Directeur de recherche, INSERM Brest 
    

Frédéric LAMARE Ingénieur de recherche, CHU de Bordeaux 

 
George KONTAXAKIS Professeur université polytechnique de Madrid 
 
Erwan L’HER  Professeur, CHRU Brest 

 
Ulrike SCHICK  Docteur cancérologue, CHRU Morvan 

 
Directeur de thèse :  

Hadi FAYAD  Physicien HDR, HMC Qatar  



Remerciements 

 
2 

 

  



Remerciements 

 
3 

 

 

Remerciements 
 

Tout d’a o d, je oud ais e e ie  le LaTIM de m'avoir accueillie pendant ces trois ans et je 

remercie Brest métropole ui o t ofi a é cette thèse. 

Je voudrais exprimer ma reconnaissance à M. Dimitris Visvikis pour m'avoir donné l'opportunité 

de rejoindre son équipe de recherche. Merci pour tous les conseils judicieux et avisés. 

Merci à mon directeur de thèse Hadi Fayad pou  la o fia e u’il ’a accordée. Je suis 

reconnaissante de son aide, ses encouragements et ses idées qui ont grandement contribué à la 

réalisation de la thèse. 

Je souhaite exprimer ma gratitude aux membres de mon jury de thèse, d’a oi  accepté d´évaluer 

ce travail, particulièrement M. George Kontaxakis et M. Fréderic Lamare qui ont examiné mon 

travail de thèse. 

Je remercie infiniment Julien Bert et Dounia Bouzid pour leur aide et leur information précieuses. 

Je tiens à remercier particulièrement Marlène Gilles pour sa grande disponibilité et ses nombreux 

conseils surtout durant la rédaction de ma thèse. 

Je voudrais aussi remercier le service de la radiothérapie pour son accueil et son aide, que ce soit 

pour comprendre le contexte de mon sujet de thèse, ou pour leur aide à acquérir les données 

nécessaires à mes études. 

Merci également au service de la réanimation médicale, notamment M. E a  l’He  et sa 
stagiaire Victoire Pateau de ’a oi  a ueillie et de ’a oi  fou i les i fo atio s et les 
documents qui pouvaient me servir dans cette thèse. 

J’ai le grand plaisir de remercier mes collègues et mes amis de m'avoir soutenue tout au long des 

trois années. 

Finalement, je souhaiterai rendre hommage à ma famille et spécialement mon père et ma mère, 

tout le soutien que vous m'avez apporté m'a permis d'être là où je suis aujourd'hui. Je n'aurais 

jamais pu y arriver sans vous. 

 

  



Remerciements 

 
4 

 

 
  



Table de matières 

 
5 

 

 

Table de matières 
 

Table des figures .....................................................................................................................8 

Liste des tableaux ................................................................................................................. 13 

Introduction ............................................................................................................................. 14 

Chapitre 1 Etat de l’a t su  les p i ipales a as de p ofo deu  .................................. 17 

1. Caméras de profondeur.............................................................................................. 18 

1.1 Technologie de mesure de profondeur ............................................................... 19 

1.2 Systèmes commerciaux de détection surfacique ................................................ 22 

1.3 Comparaison des caméras de profondeur ........................................................... 28 

2. Propriétés de la caméra Kinect V2.............................................................................. 29 

2.1 Précision, stabilité et résolution .......................................................................... 29 

2.2 Mesure du mouvement ....................................................................................... 30 

2.3 Nuage de points .................................................................................................. 31 

2.4 Calibrage géométrique ........................................................................................ 31 

2.5 Limites liées à la technologie............................................................................... 32 

3. Conclusion .................................................................................................................. 35 

Chapitre 2 Contexte médical ............................................................................................. 36 

1. La radiothérapie externe ............................................................................................ 37 

1.1 Cancer ................................................................................................................. 37 

1.2 Traitement par radiothérapie.............................................................................. 39 

1.3 Accélérateur linéaire ........................................................................................... 42 

1.4 Déroulement du Traitement ............................................................................... 45 

1.5 Problématiques de la radiothérapie externe ...................................................... 49 

2. La réanimation médicale ............................................................................................ 60 

2.1 Respiration .......................................................................................................... 60 

2.2 Ventilation mécanique ........................................................................................ 62 

2.3 Réanimation ........................................................................................................ 66 



Table de matières 

 
6 

 

2.4 Problématique en réanimation ........................................................................... 69 

3. Conclusion .................................................................................................................. 71 

Chapitre 3 Suivi du patient en radiothérapie .................................................................... 73 

1. Description du système .............................................................................................. 74 

2. Calibrage spatial ......................................................................................................... 75 

3. Prétraitement des données ........................................................................................ 77 

3.1 Données .............................................................................................................. 78 

3.2 Méthodologie de filtrage .................................................................................... 81 

3.3 Résultats.............................................................................................................. 84 

3.4 Discussion ............................................................................................................ 89 

4. Repositionnement du patient .................................................................................... 90 

4.1 Méthodologie ...................................................................................................... 91 

4.2 Résultats.............................................................................................................. 96 

4.3 Discussion .......................................................................................................... 101 

5. Conclusion ................................................................................................................ 104 

Chapitre 4 Détection de collisions en radiothérapie ....................................................... 105 

1. Détection de collisions ............................................................................................. 106 

1.1 Type du volume englobant ................................................................................ 108 

1.2 Co st u tio  de l’a e...................................................................................... 109 

1.3 Mise à jou  de l’a e ........................................................................................ 110 

1.4 Test d'intersection au niveau des primitives ..................................................... 110 

2. Méthodologie ........................................................................................................... 111 

2.1 Système développé ........................................................................................... 111 

2.2 Données ............................................................................................................ 115 

2.3 Evaluation du système ...................................................................................... 116 

3. Résultats ................................................................................................................... 117 

4. Discussion ................................................................................................................. 126 

5. Conclusion ................................................................................................................ 128 

Chapitre 5 Calcul des mesures ventilatoires en réanimation médicale ........................... 130 

1. Syst e d’a uisitio  et do es ............................................................................ 131 

2. Méthodologie ........................................................................................................... 134 



Table de matières 

 
7 

 

2.1 Calcul des mesures respiratoires ....................................................................... 134 

2.2 Evaluation du système ...................................................................................... 138 

3. Résultats ................................................................................................................... 139 

4. Discussion ................................................................................................................. 148 

5. Conclusion ................................................................................................................ 151 

Conclusion et perspectives ..................................................................................................... 153 

Communications ..................................................................................................................... 158 

Références .............................................................................................................................. 159 

 

 
 
 

  



Table des figures 

 
8 

 

 

Table des figures 
 

Figure 1.1: Principe de la lumière structurée. Image issue de (Sarbolandi et al. 2015). ..............19 

Figure 1.2: Principe des caméras ToF : Calcul du déphasage entre le signal émis et celui réfléchi 

pa àl’o jet. ................................................................................................................................21 

Figure 1.3: La caméra CamCube de PMD [Vision]. .....................................................................23 

Figure 1.4:àLaà a aàSR à o pos eàd’u eà ou e tu eàd’éclairage qui permet de protéger les 

LEDsàetàd’u àfilt eàopti ueà uiàs le tio eà lesà a o sàa a tàdesà lo gueu sàd’o deàp o hesàdeà
celles des LEDs . ........................................................................................................................24 

Figure 1.5: Composition de la caméra Kinect V1: une caméra RGB, un émetteur et un récepteur 

IR (capteur de profondeur). .......................................................................................................25 

Figure 1.6:àLaà a aàKi e tàV à o pos eàd’u eà a aàRGB,àd’u à etteu àetàd’u à epteu à
IR formant le capteur de profondeur 3D. ..................................................................................26 

Figure 1.7: Le repère du capteur Kinect V2. ...............................................................................27 

Figure 2.1: Comparaison entre la radiothérapie conformationnelle 3D et la radiothérapie à 

odulatio àd’i te sit .àI ageàissueàduàsiteà e . ......................................................................40 

Figu eà . :à Co pa aiso à e t eà laà adioth apieà à odulatio à d’i te sit à età l’i adiation avec 

odulatio àd’i te sit à olu t i ueàpa àa àth apie.àI ageàissueàduàsiteà e . ......................41 

Figure 2.3: Volume pulmonaire tumoral traité en stéréotaxie. Image issue du site web. ...........41 

Figure 2.4: Accélérateur délivrant le traitement par tomothérapie en mode hélicoïdal. Image 

issue du site web. ......................................................................................................................42 

Figure 2.5: Les différentes pa tiesàd’u àa l ateu àli ai e.....................................................43 

Figu eà . :à Rep se tatio à ph si ueà deà laà se tio à a l at i eà d’u à a l ateu à li ai eà deà
particules LINAC. Image issue de site web. ................................................................................44 

Figu eà . :à Rep se tatio à d’u à olli ateu à util esà deà hezà Va ia ,à leàMille iu TMàMLCà
composé de 120 lames. Image issue du site web. ......................................................................44 

Figure 2.8: Définition des différents volumes tumoraux ............................................................46 

Figu eà . :àSi ulatio àd’u àpatie tàetàdeàl’e se leàdesàfais eau àdu a tàlaàpla ifi atio àdeàso à
traitement. Image issue du site web. .........................................................................................48 

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 à forte dose), alors que les autres courbes présentent le 



Table des figures 

 
9 

 

HDV des organes à risque (dose maximale faible, grande partie du volume irradiée à faible dose).

 .................................................................................................................................................48 

Figure 2.11: Les étapes du traitement du cancer par radiothérapie. ..........................................49 

Figu eà . :àL’i pa tàdesàe eu sàdeàpositio e e tàsu àlaàdist i utio àdeàdoses. ....................50 

Figu eà . :à Repositio e e tà à l’aideà deà lase sà età desà poi tsà deà tatouageà su à leà as ueà
d’i o ilisatio àduàpatie t. .....................................................................................................51 

Figure 2.14: Système respiratoire. Image issue du site web .......................................................61 

Figure 2.15: Echange gazeux alvéolo-pulmonaire. .....................................................................62 

Figure 2.16: Ventilation mécanique par sonde endotrachéale. ..................................................62 

Figure 2.17: Modes et modalités de la ventilation .....................................................................66 

Figure 3.1: Le système stéréo Kinect installé dans la salle de radiothérapie...............................75 

Figure 3.2: Etapes de calibrage du système stéréo de caméras ToF. Première étape : estimation 

des translations et rotations pour superposer les repères des deux caméras. Deuxième étape : 

estimation des translations et rotations pour superposer le repère commun au repère fixe de la 

salle. Image issue de (Gilles 2016). ............................................................................................76 

Figure 3.3: (a) Mannequin utilisé pou à l’e t a tio àdesà esu esàdeàdista eà àpa ti àdeàlaàzo eà
d’i t tà oîteà leue .à à uageàdeàpoi tsào te uàap sà ali ageàetàfusio àdesàdo esàdeàdeu à
cameras. ...................................................................................................................................79 

Figure 3.4: Mesure de distance de la surface du mannequin pendant la rotation du bras de 

l’a l ateu . ...........................................................................................................................79 

Figu eà . :à Mesu eà elati eà deà p ofo deu à e t aità deà diff e tesà zo esà d’i t tà su à u à
mannequin pendant la otatio àdeàl’a l ateu .à a àBala ageà e ti alàetà àBala ageàho izo tal
 .................................................................................................................................................80 

Figure 3.6: Signal respiratoire de référence extrait à partir des surfaces du mannequin avant 

ou e e tàdeàl’a lérateur. ..................................................................................................80 

Figure 3.7: Signal respiratoire extrait de la surface abdominale du mannequin pendant le 

ou e e tàdeàl’a l ateu  ...................................................................................................81 

Figu eà . :à Sig alà espi atoi eà e t aità deà laà su fa eà a do i aleà d’u à olo tai eà pe da tà leà
ou e e tàdeàl’a l ateu . ..................................................................................................81 

Figure 3.9: Estimation du polynôme (en vert) qui ajuste le signal bruité (en bleu), (a) polynôme 

d’o d eài fe ieu à = à àpol ô eàdeàdeg àsup ieu à = . ..............................................85 

Figure 3.10: Ajustement polynomial de degré 11. .....................................................................85 

Figure 3.11: Signal respiratoire de référence extrait à partir des surfaces abdominales du 

mannequin (bleu), signal respiratoire bruité en vert, et signal respiratoire filtré en bleu...........86 

Figure 3.12: Filtrage des signaux respiratoires de différents volontaires. ...................................87 

Figu eà . :à )oo à su à laà su fa eàd’u à olo tai eà a àd alageà deà laà su fa eàe à fo tio à deà laà
position deàl’a l ateu à e à leu àpa à appo tà àlaàsu fa eàdeà f e eàe à ouge,à à estitutio à
de la surface (en bleu) après filtrage qui corrèle avec la surface de référence (en rouge). .........87 



Table des figures 

 
10 

 

Figure 3.14: Signal respiratoire extrait à partir des surfaces abdominales du mannequin, en bleu 

le signal de référence, en vert le signal bruité, et en bleu le signal respiratoire extrait après filtrage 

des surfaces. .............................................................................................................................88 

Figure 3.15: Procédure du recalage ICP permettant de mesurer le décalage de la table pendant le 

traitement. ................................................................................................................................93 

Figure 3.16: Représentation de la table de traitement 6DOF. En bleu, la base qui tourne autour 

de l'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) .............................95 

Figure 4.1: Différents types de volumes englobants. Image issue de (Ericson 2004). ............... 109 

Figu eà . :àSt at giesàdeà o st u tio àdeàl’a eàhi a hi ueàdesà olu eàe glo a ts.àI ageàissueà
de (Ericson 2004). ................................................................................................................... 110 

Figure 4.3: Représentation du modèle 3D e à uagesàdeàpoi tsàdeàl’a l ateu àli ai eàVa ia à
TrueBeam exprimé par rapport au repère fixe (en vert) de la salle de radiothérapie. .............. 112 

Figure 4.4: Exemple d 'intersection de deux AABBs leàlo gàdeàl’a eà . ..................................... 114 

Figu eà . :àMiseà àjou àd’u à olu eàááBBà« A » en rotation « Aʹ » par approximation àl’aideàd’u à
nouveau volume AABB « B ». .................................................................................................. 114 

Figure 4.6: Patient en position de traitement « poumon ». Image issue de. ............................ 116 

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 43. 117 

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

AABB. ...................................................................................................................................... 118 

Figure 4.9: Corrélation entre la valeur absolue des angles calculés par notre système de détection 

de collision et celle des angles détectés en clinique obtenus sur une série de tests sur fantôme.

 ............................................................................................................................................... 118 

Figu eà . :àE e pleàd’u eà ollisio àd te t eàpa àleàLase Gua dàauà i eauàduàd ap. .............. 120 

Figure 4.11: Tests de collision sur volontaire par utilisation des volumes englobants la tête de 

l’a l ateu ,àleàtho a àduàpatie tàa e àlesàe t it sàdeàlaàta leàetàlesà asàduàpatie t........ 121 

Figure 4.12: Corrélation entre la valeur absolue des angles calculés par notre système de 

détection de collisions et celle des angles détectés en clinique pour une série de tests sur 

volontaires. ............................................................................................................................. 121 

Figure 4.13: Configuration des volumes englobants pour un patient traité pour un cancer du 

poumons. ................................................................................................................................ 123 

Figure 4.14: Corrélation entre la valeur absolue des angles calculés par notre système de 

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

 ............................................................................................................................................... 124 

Figu eà . :àE e pleàd’u àtestsàdeà ollisio sàsu àpatie tàt ait àe àpel is.àLesà olu esàááBBsàe à
vert désignent que les objets encadrés par ces volumes ne sont pas en collision. ................... 125 



Table des figures 

 
11 

 

Figu eà . :àE e pleàd’u àtestàdeà ollisio àsu àpatie tàt ait àe à« poumon ». Les volumes AABBs 

en rouge désig e tàu eà ollisio àe t eàlesào jetsà uiàl’e glo e t.àI i,àlaà ollisio àestào se eàauà
niveau du bras du patient........................................................................................................ 126 

Figure 5.1: Surface du mannequin sous ventilation acquise par la Kinect V2. .......................... 131 

Figu eà . :àI stallatio àd’u eà a aàKi e tàV àau-dessus du lit dans une chambre de réanimation 

médicale. ................................................................................................................................ 133 

Figu eà . :àSu fa eàd’u àpatie tài tu àa uiseàpa àlaàKi e tàV . ............................................ 133 

Figure 5.4: Variation des surfaces suite au mécanisme de respiration. Image issue de (Harte et al. 

2016)....................................................................................................................................... 137 

Figu eà . :àSig alà espi atoi eàd’u àpatie tài tu àe à a i atio .àE à leuàleàsig alà ut,àe à ougeà
le signal filtré et en vert la courbe polynomiale. ...................................................................... 139 

Figure 5.6: Zoom sur le signal ventilatoire du mannequin et les pics inspiratoires détectés sur un 

i te alleàdeàte psàd’u eà i ute. .......................................................................................... 140 

Figure 5.7: Corrélation entre les moyennes des fréquences calculées sur fantôme pendant 5 

i utesàd’a uisitio àetàlesàf ue esàappli u esàpa àleà espi ateu ..................................... 140 

Figure 5.8: Comparaison entre les volumes calculés et les volumes du respirateur appliqués pour 

des fréquences de 25 cpm et 50 cpm. ..................................................................................... 141 

Figure 5.9: Courbes ventilatoires régionales: volume courant dans le poumon droit (en vert) et 

volume courant dans le poumon gauche (en rouge). ............................................................... 142 

Figure 5.10: Détection de pics inspiratoires pour un patient ventilé en réanimation à 18 cpm.

 ............................................................................................................................................... 144 

Figure 5.11: Détection de pics inspiratoires pour un patient ventilé en réanimation à 32 cpm.

 ............................................................................................................................................... 144 

Figure 5.12: Détection de pics inspiratoires pour des signaux ventilatoires irréguliers extraits à 

partir des données de différents patients intubés. .................................................................. 145 

Figu eà . :àE e pleàd’u eàfausseàd te tio àdeàpi sài spi atoi esàd’u àpatie tài tu . .......... 145 

Figure 5.14: Représentation graphique de la moyenne des erreurs ± écart type du calcul de la 

fréquence ventilatoire pour les séries de chaque patient. ....................................................... 146 

Figure 5.15: Mesure de la fréquence ventilatoire par rapport à la vérité terrain pour les différents 

patients. .................................................................................................................................. 146 

Figure 5.16: Représentation graphique de la moyenne des erreurs ± écart type du calcul du 

volume courant pour les séries de chaque patient. ................................................................. 147 

Figure 5.17: Mesures de volume courant (en orange) en fonction de la fréquence ventilatoire par 

rapport à la vérité terrain (en bleu) pour les différents patients. ............................................. 148 

Figure 6.1: Acquisition surfacique sur volontaire simultanément avec une acquisition IRM. ... 157 

 



 

 
12 

 

  



Liste des tableaux 

 
13 

 

 

Liste des tableaux  
 

Tableau 1.1: Tableau comparatif des spécificités de quatre caméras de profondeur : CamCube, 

SR4000, Kinect V1 et Kinect V2. .................................................................................................28 

Tableau 1.2: Comparaison des mesures de profondeur obtenues par différentes caméras de 

profondeur à une distance de 0.8 m. .........................................................................................29 

Tableau 2.1: Comparaison entre mode volumétrique et mode barométrique. ..........................64 

Tableau 3.1: Estimation de translations et rotations obtenues par recalage ICP des surfaces avant 

et après filtrage. ........................................................................................................................88 

Tableau 3.2: Répartitions des fractions par patients et par type de traitement. ........................94 

Tableau 3.3: Normeà o e eàdeàl’e eu à± a tàt peàe à àe t eà l’i ageà e al eàpa àICPàetà
l’i ageàfi aleà e. ..................................................................................................................98 

Tableau 3.4: Erreur de mesure de déplacements mesurées avec ceux appliquées à la table pour 

lesàdeu às st esàd’a uisitio .................................................................................................98 

Tableau 3.5: Norme moyenne ± écart type en mm pour différents traitement en 6DDL. ...........99 

Tableau 3.6: Différence absolue entre les déplacements prédis et ceux appliqués à la table sur les 

trois axes. ................................................................................................................................ 100 

Tableau 3.7: Comparaison des erreurs normes sur les trois axes entre trois systèmes de mesures.

 ............................................................................................................................................... 103 

Tableau 4.1: Différence absolue entre les angles de collisions détectés en clinique et ceux 

détectés par notre système  sur une série de tests sur fantôme. ............................................. 119 

Tableau 4.2: Différence absolue entre les angles de collisions détectés en clinique et ceux 

détectés par notre système sur une série de tests sur volontaires. ......................................... 122 

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

détectés par notre système obtenues sur une série de tests sur patients traités en poumons et 

pelvis....................................................................................................................................... 124 

Tableau 5.1: Données cliniques pour le patients étudiés. ........................................................ 132 

Tableau 5.2: Différences absolues en mL entre les volumes calculés et ceux appliqués par le 

respirateur pour différentes fréquences de ventilation. .......................................................... 142 

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

ventilatoire de 50 cpm. ........................................................................................................... 143 

 



Introduction 
 

14 
 

 

Introduction 

 

L’ olutio àdesàte h i uesà di alesàd pe dàesse tielle e tàduàp og sàs ie tifi ueàetà

informatique. Au cours de la dernière décennie, de nouvelles tendances sont apparues dans le 

domaine médical imposant de plus en plus d’exigences e àte esàd’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 dernières 

années, offrent de potentielles solutions. Ces capteurs se caractérisent par une fréquence 

d’a uisitio à le eàpe etta tàu eàa al seà Dàe àte psà elà eà uiàlesà e dài t essa tsàpou à

des utilisations da sàu àla geàspe t eàd’appli atio s, notamment pour des applications de suivi 

de mouvements.  Dans cette thèse, nous nous intéresso sàp i ipale e tà à l’appo tà u’off e 

l’utilisatio à d’u à apteu à deà p ofo deu à comme solution non invasive à deux domaines 

médicaux que sont la radiothérapie externe et la réanimation médicale.  

L’e jeuàp i ipalàdeà laà adioth apieàe te eàestàlaàgestion 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 

i asi esà eposa tà su à l’a al seà deà laà su fa eà so tà mises en place dans le but de limiter 

l’exposition aux outils actuels. Ces techniques ont un coût élevé et certaines sont limitées par 

leu àf ue eàd’a uisitio à eàpe etta tàpasàdesàt aite e tsàe àte psà el.àNousàp oposo sà

alors d’utilise  d’u às st eà o ài asifà as àsu àl’a al seàdesàsu fa esàa uisesàpa àdesà a asà

de profondeurs « Kinect V2 », pour estimer la position du patient en se basant sur un recalage 

igideàdesàsu fa es.àCeàs st eàestà apa le,àg eà àsaàf ue eàd’a uisitio ,àdeàsui eàe àplusà
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des mouvements du patient inter-fractions, ses mouvements respiratoires qui altèrent la 

précision de positionnement de sa tumeur.  

U àdeu i eàd fiàe à adioth apieàe te eàestàd’assu e àlaàs u it àduàpatie tàainsi 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 

entraîner des collisions machine/machine ou machine/patient. Les systèmes de détection et de 

prédiction de collisions cliniques sont assez sensibles. Cela introduit une perte de temps et réduit 

ai sià l’effi a it à li i ueà ua dàdeàfausses collisions sont détectées. La plupart des techniques 

existantes dans la littérature sont dédiées à une utilisation « offline » pendant la phase de 

planification et ne prend donc pas en compte les informations en temps réel.  Dans cette thèse, 

nous proposons une solution technique développant un système de détection de collisions en 

temps r elà as àsu àl’algo ith eàdeà la hiérarchie des volumes englobants qui prend en compte 

l’a ato ieà o pl teà duà patie tà ai sià ueà sesà ou e e tsà e tuelsà pe da tà laà s ance de 

traitement. Ce système est d’auta tà plusà i po ta tà ueà lesà ou eau à t aite e tsà e à

« radiothérapie π » permettent le déplacement de la table en même temps que celui du bras 

deàl’a l ateu àpou à o penser les mouvements du patient. 

Côté réanimation médicale, la recherche de nouveaux dispositifs non invasifs et sans contact tend 

à 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’i tu atio à desà patie tsà i sta lesà e dà leà p o essusà deà e tilation 

mécanique à 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 à 

l'environnement clinique. áu u às st eàdeàsui ià àdista eà ’e isteà à eàjou .àDans ce contexte, 

ousàp oposo sàu às st eàdeà esu eàsa sà o ta tà à l’aideàduà apteu àKi e tàV à apa leàdeà

calculer, avec une précision et une fiabilité cliniquement acceptables, les paramètres 

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

Ce manuscrit comprend à hapit esàdo tàlesàdeu àp e ie sàfo tàu à tatàdeàl’a tàdes contextes 

scientifique et médical qui ont justifié la tenue de ces travaux. Les chapitres suivants expliquent 
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osà o t i utio sàda sàdesàappli atio sàdeàsui iàdesà ou e e tsàe à adioth apieàai sià u’e à

réanimation.  

Au cours de ce travail, nous présento sàtoutàd’a o d 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 fa teu sàd’e eu àdeà esu esàli s à ce type 

de caméras. Ensuite une description du contexte médical et des problématiques liées à la 

radiothérapie externe et à la réanimation sont présentées ainsi que les outils disponibles pour y 

répondre.  

Nous détaillons en troisième chapitre de ce manuscrit une méthodologie de prétraitement des 

données. Nous évaluons par la suite notre système surfacique pour le repositionnement 

quotidien du patient sur la table de traitement.  

Puis, nous introduisons dans le quatrième chapitre un système de détection de collisions en 

temps réel qui prend en o pteàl’i t g alit àdesà ou e e tsàduàpatie tàpe da tàsaàs a eàdeà

traitement.  

Le dernier chapitre po teàsu àl’ aluatio àdeà ot eàs st e d’a uisitio , 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 thèse ainsi que de leurs 

apports par rapport aux systèmes existants. Nous proposerons des perspectives de recherche et 

les futurs travaux envisagés pour une industrialisation de ces développements en vue d’u  

transfert en clinique.  
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Une des innovations technologiques majeures de ces dernières années a été le lancement 

des caméras de profondeur qui peuvent être utilis esà da sà u à la geà spe t eà d’appli atio , 

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 à la recherche pour la surveillance des patients et du matériel. Ce chapitre présente 

u à tatàdeàl’a tàsu àlesàte h ologiesàdeà esure 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 àdiff e tesàsou esàd’e eu s, nous présenterons 

ainsi les distorsions liées à ces mesures.   

1. Caméras de profondeur 

Les caméras ou capteurs de profondeur sont des caméras tridimensionnelles (3D) qui 

constituent des systèmes de détection surfacique décrivant l’e se leà d’u eà s eà et 

caractérisant la surface des objets.àL’i ageàdeàp ofo deu ào te ue associe pour chaque pixel de 

l’i ageàu eà aleu à ep se tati eàdeàlaàdistance physique entre la caméra et la surface de tous 

les objets présents dans la scène.à L’i fo atio à su fa i ueà fou ieà pa à esà apteu sà end 

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 e o aissa eà d’objets (Southwell and Fang 2013), ainsi que du suivi de 

mouvements (Issac et al. 2016). Récemment, les progrès 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 f ue eàd’a uisitio  relativement élevée 

leu àpe etta tà d’effectuer des acquisitions en temps réel. Leur principe de fonctionnement 

eposeàsu àl’ issio àd’u eàlu i eàouàd’un signal infra-rouge (IR) uiàse aà fl hiàpa àl’o jetàetà

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 Lumière structurée 

La lumière 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 

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

entre la caméra et ha ueàpi elàdeàl’i age. 

 

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

 La mesure de la distance peut être traduite pa àl’ uatio àsui a te (Sarbolandi et al. 2015) : 
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� = �.��                                                                    (1. 1) 

Où d est la distance à 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 l'espace 

image. 

1.1.2 Stéréovision 

L’app o heàstéréovision est similaire à celle de la lumière structurée, mais celle-ci utilise 

deux caméras auàlieuàd’u eàseuleàcouplée à un projecteur IR. Les caméras observent la même 

scène 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 dernière est inversement corrélée avec la distance des 

caméras.  

1.1.3 Temps de vol 

 Au cours de la dernière décennie, de nouveaux détecteurs de distance ont été mis à 

disposition pour le développement d'applications à des coûts abordables. La technologie temps 

de vol ou « Time of flight » (ToF) est une méthode de mesure active et optique où la distance est 

alu eàpa àl’ issio àetàlaà eptio àd’u àsig alàlu i eu àIR.àCe iàpe etàd’asso ie à à ha ueà

pixel une mesure de distance et de reconstruire la scène capturée à partir des informations 3D 

deàl'e se leàdesàpi els.àL’app o heàToF,àp se t eàda sàla Figure 1.2, repose sur l'éclairage actif 

de la scène observée par une lumière 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 lumière réfléchie par la scène, et de son signal de référence g, selon l’ uatio à

suivante :  ∁ � = � � ∗ � � = ����→∞ ∫ � � . � � ��� �⁄−� �⁄                                    (1. 2) 

La lumière sinusoïdale réfléchie est démodulée au moyen de quatre points d'échantillonnage. 
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∁ �. �� , � = 0, … ,3  

Le décalage peut être ainsi calculé comme suit : � = ������ ∁ �� −∁ ��∁ �� −∁ ��                                             (1. 3) 

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

l'éclairage actif (la caméra) par la formule suivante : � = ��  �����                                           (1. 4) 

Où �  est la distance à la caméra, �  est la vitesse de propagation de la lumière, ∆ϕ est le 

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

 

Figure 1.2: Principe des caméras ToF : Calcul du déphasage entre le signal émis et celui réfléchi par l’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 à une grande variété de sources d'erreur qui affectent la précision des mesures 

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

Différents dispositifs sont apparusà esà de i esà a esà pe etta tà d’o se e à u eà

surface en temps réel. Citons par exemple l'Intel RealSense™ F2001, l'Intel RealSense™ R2002, la 

Structure Sensor3 qui a été remarquablement utilisée en orthopédie4, etàl’Asus Xtion5, comme 

des exemples de caméras de profondeur basées sur le principe de la lumière structurée. Très 

récemment (en 2018), Intel RealSense™ a lancé la série de caméra D4006 basée sur la technologie 

stéréovision. Cette caméra présente des capacités avancées et se caractérise par la saisie de 

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

Nous détaillerons dans les paragraphes suivants les trois modèles de caméras de profondeur les 

plus répandus et largement utilisés dans la littérature pour des études liées à plusieurs domaines 

d’appli atio ,àe àpa ti ulie àpou àdesà tudesàa a tàt aitàauàdo ai eà di al.àLeàp e ie àest le 

modèle CamCube™7 de la société allemande « PMD [Vision] » qui est sorti en 2005. Le second est 

la caméra SwissRanger 40008 (SR4000) du fabricant suisse « MESA Imaging » lancée en 2008. Le 

dernier modèle est le capteur de mouvement Kinect (versions 1 et 2) lancé par Microsoft9,10.   

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’u eàpu eàPMD,àd’u eà

source de lumière modulée active pour éclairer la scène, et d’u  capteur PMD ayant une 

résolution de 200×200 pixels. Laàlu i eà odul eàe o eàpa àlaàsou eàd’ lai age,àest réfléchie 

                                                        
1 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/ 
6 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 
9 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 scène 3D et reçue par le capteur d'image PMD. Une carte de profondeur est 

ainsi calculée, se basant sur la technologie ToF. Cette caméra se caractérise,à o pa eà àd’aut esà

caméras ToF, par un intervalle de mesures très étendue (0.3 m-7.5 m). La précision du calcul de 

distance varie en fonction des spécificités d’utilisatio à età deà laà ga eà d’o se atio . La 

technologie PMD offre des performances stables même dans des conditions environnementales 

difficiles. Grâce à la technologie SBI (suppression de l'éclairage de fond) intégrée, la caméra peut 

être utilisée dans des environnements intérieurs et extérieurs.  

 

Figure 1.3: La caméra CamCube de PMD [Vision]. 

Malgré son prix élevé etàsaàf ue eàd’a uisitio àli it eà Hz ,à eà apteu àaàfait 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 

automatiqueàd’u eàplatefo eàdeà hi ules. En médecine, ce capteur a été évalué pour plusieurs 

applications biomédicales, particulièrement pour le suivi du mouvement respiratoire et le 

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

1.2.2 SR4000 

 La SwissRanger 400011 (SR4000, Suisse) est une caméra ToF qui représente un système 

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

                                                        
11 https://acroname.com/sites/default/files/assets/sr4000_sr4500_manual.pdf 



Etat de l’art sur les principales caméras de profondeur 

 
24 

 

Couverture 

d'éclairage 

Filtre optique 

jus u’à 30Hz12. Elle envoie une lumière 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’u à filt eà opti ueà uià eà laisseà passe à ueà laà lu i eà à desà

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

 
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 coût 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). 

Da sàleàdo ai eà di al,à etteà a aàaà t à alu eàpou àleà e alageàd’i ages multimodales 

dans le but d’a lio e àle diagnostic et la thérapie assistée par ordinateur (Pycinski et al. 2016). 

Pa àailleu s,àdesà tudesà e esàda sà ot eàla o atoi eào tàpo t àsu àl’utilisatio àdeàlaàSR à

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).àL’o je tifà

était d’esti e àlaàpositio àduàpatie tàetàdeàcaractériser son mouvement respiratoire externe. Plus 

de détails seront présentés dans le chapitre 3.  

1.2.3 Kinect V1 

La première 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 coût beaucoup moins cher que d’aut esà a asà Dàt aditio elles,à

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

                                                        
12 http://www.realtechsupport.org/UB/SR/range_finding/SR4000_SR4500_Manual.pdf 

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 à un ordinateur ce qui a rendu son utilisation plus répandue et populaire. L’app o heà

utilisée pour le calcul de profondeur est celui de la lumière structurée. Comme le montre la Figure 

1.5, la Kinect V1 dispose,àe àplusàdeàso à apteu àdeàp ofo deu ,àd’u eà a aà ouleu  (RGB), 

pe etta tàl’asso iatio àde l’i ageàRGB avec l’i ageàdeàp ofo deu .àLa Kinect V1 est capable de 

suivre le mouvement des individus par la technique de détection de la silhouette du corps 

humain.  

 
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 

e o aissa eàd’o jets (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 à l’indépendance des personnes âgées 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 (Heß 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 deuxième génération de la Kinect est sortie en 201413. Elle est arrivée sur le marché 

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

                                                        
13 https://www.cnet.com/news/timeline-a-look-back-at-kinects-history/ 

https://www.cnet.com/news/timeline-a-look-back-at-kinects-history/
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Contrairement à son antécédent, le fonctionnement de la Kinect V2 repose sur le principe ToF 

pour le calcul des distances. Ce capteur, similaire dans sa composition à la Kinect V1, est formé 

de deux lentilles : une le tilleà RGBà uià pe età l’a uisitio à deà laà ouleu à deà laà s eà età u à

p oje teu à i f a ougeà uià pe età l’a uisitio à d’i fo atio sà elati esà à laà p ofo deu à età à

l’i te sit à Figure 1.6).  

 

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. 

Grâce à esàdeu àle tilles,àilàestàdo àpossi leàd’o te i àt ois types de données : 

 une image infrarouge ou i ageàd’i te sit àde la scène, qui est une image en niveau de 

gris fournissant u eài fo atio àsu àl’i te sit àduàfais eauà etou àpa àl’o jetào se , 

 une carte de profondeur, ou image de profondeur, provenant de la même lentille que 

l’i ageàd’i te sit ,à uiàseàp se teà gale e tàsousàfo eàd’u eài ageàe à i eau àdeàg isà

a a tàlaà eà solutio à ueà elleàdeà l’i ageài f a ougeà (512×424 pixels). Celle-ci est 

codée sur 16 bits dans lesquelles des informations de mesure pour chaque pixel (u, v) 

correspondent directement à la distance entre le capteur et un pixel de la scène. Ces 

informations sont stockées dans une matrice 2D,  

 une image en couleur, provenant de la deuxième lentille, ayant une résolution plus 

grande qui associe à ha ueàpi elà u,à àdeàl’image une information de couleur.  

Ce capteur utilise un système 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 l'axe X positif vers la gauche. L’i fo atio àdeàp ofo deu àestà esu eàpa à appo tà à

l’a eà)àdeàlaà a aà oi  Figure 1.7). 
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Figure 1.7: Le repère 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 à disposition de ce capteur sur le 

marché à des coûts 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 

(Camada et al. 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 dernières années, le 

o eàd’ tudesàfaisa tàusageàdeà etàappa eilàpou àdesà utsà di au àaàfo te e tàaug e t .àIl 

a été mis à disposition pour des applications de surveillance de la santé, de réadaptation, 

d'assistance et de soutien à l'intervention chirurgicale. Par exemple, Rocha et al (Rocha et al. 

2015),ào tàe ploit àlaàKi e tàV àpou àl’ aluatio àdesàt ou lesàduà ou e e tàda sàleà asàdeà la 

maladie de Parkinson. Une autre étude (Latorre et al. 2018) a utilisé ce capteur, pour estimer les 

paramètres de la démarche spatio-temporelle chez les adultes en bonne santé et après 

accident vasculaire cérébral. Capecci et al (Capecci et al. 2018) ont proposé cet outil pour la 

surveillance en temps réel visant à aider les cliniciens à évaluer à distance les performances des 

exercices lors de la réadaptation à 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 Kinect V1 Kinect V2 

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

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

F ue e d’a uisitio  (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) pou à ha ueà pi elà deà l’i age.à Leu à solutio à e à p ofo deu à està

notablement supérieure à celle de la CamCube (200*200 pixels) et de la SR4000 (176*144 pixels) 

et leur coût est beaucoup moins élevé que les autres.   

Dès sa sortie, la Kinect V2 a montré des performances supérieures à 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 reconnaître 

des objets et de résoudre certains problèmes d'ambiguïté et de sensibilité de la Kinect V1 à la 

lumière ambiante. En effet, la carte de couleurs calculée à partir des images acquises avec le 

capteur de deuxième génération est nettement plus stable et moins floue que celle de la 
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première version de la Kinect. Par ailleurs, le champ de vision de la Kinect V2 est beaucoup plus 

large en horizontal ainsi u’e à e ti alà ueà eluiàdeàlaàKinect 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 

d o t à ueàl’e eu àdeà esu eàdeàp ofo deu àdeàlaàKi e tàV à esteài f ieu en à 2 cm alors 

que celle de la Kinect V1 peut atteindre 10 cm. Une  autre étude (Fürsattel et al. 2016) a comparé 

les performances de laàKi e tàV àa e àd’aut esà a ras ToF pour un objet situé à 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 à 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 à choisir la Kinect V2 pour répondre aux problématiques de cette thèse. 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 l’ tudeà e eàpa à(DiFilippo and Jouaneh 2015), l’e a titudeàest définie 

comme la différence ou le décalage d'une valeur de profondeur par rapport à 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’ aluatio à

de la précision et de la stabilité des mesures de la Kinect V2 a été réalisée dans plusieurs études 

(Fankhauser et al. 2015), (Wasenmüller 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 l'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 à des distances de mesure allant jusqu'à 3 m, l’erreur 

de précision moyenne était inférieure à 2 mm. La précision a diminué pour des positions plus 

éloignées (3-4 m), avec des erreurs supérieures à 4 mm. La stabilité est en moyenne de 2mm et 

la résolution à des angles de mesure de 45° et 60° est restée inférieure à 4 et 6mm 

respectivement pour des distances inférieures à 4 m. D’aut eà pa t,à il a été démontré dans 

(Pöhlmann et al. 2016) que la précision et la stabilité des mesures de la Kinect V2 dépendent de 

l’a gleàetàde la couleur de la surface cible observée par la caméra. L’e eu àdeà esu eàcalculée 

par Pöhlmann 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 

quasiment pas affectées par la lumière ambiante.   

2.2 Mesure du mouvement 

Une hypothèse clé pour tout système basé sur une caméra ToF est que chaque pixel 

correspond à un même point objet pendant tout le processus d'acquisition. Cette hypothèse est 

invalidée dans le cas d'objets ou de caméras en mouvement ce qui entraîne des artefacts de 

ou e e tàetàpe tu eàlaà esu eàdeàdista e.àLaàp isio àdeàl’esti atio àduà ou e ent se 

al uleàpa àlaà a ia ilit àdeà esu eàdeàlaàdista eàe t eàdeu àpositio sàd’u à eàpoi tà uiàestà

affe t eàpa àlaàdista eàetàl’a gleàd’o se atio àdeàlaà a a.àDesà tudes (Müller et al. 2010), 

(Geerse et al. 2015) ont montré que les mesures de mouvements observés par la Kinect V2 

corrèlent 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 être 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 l'espace de la caméra. Cette fonction dépend des paramètres 

intrinsèques 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 l'équation 1.7.  [���] = � × �−� × [���]                                                        (1. 5) 

� = |�� � ��� �� ��� � � |                                                                    (1. 6) 

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 système de coordonnées de la caméra peut être ainsi 

calculé à partir des coordonnées d'un pixel [u, v, 1]T,àselo àl’ uatio àsui a te :  

{� = �−���� . �� = �−���� . �                                                                    (1. 7) 

Le résultat est une liste de coordonnées (X, Y, Z) qui représente des points réels pouvant être 

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 être 

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 paramètres d'étalonnage de la caméra. L’ talo ageàconsiste à acquérir sous 
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différents angles plusieurs images d’u  objet de calibrage spécifique (comme un échiquier) qui 

fournit des points 3D de coordonnées connues. Celui-ci permet de déterminer les paramètres de 

distorsions radiale et tangentielle, ainsi que les paramètres internes tels que la distance focale et 

les coordonnées du centre optique de la caméra. L'intégration directe des coefficients de 

disto sio àda sàl’algo ith eàdeà al ulàdesà uagesàde points permet l'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 à la technologie 

Les données acquises par une caméra de profondeur 3D sont généralement sujettes à 

plusieu sà sou esà d’e eu s, que ce soit des erreurs systématiques ou aléatoires.à Ilà s’agità desà

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

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, entraînant des erreurs dans 

les mesures de profondeur. Toute mesure acquise a a tàlaàsta ilit àdeàlaàte p atu eà ’estàdonc 

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 peu e tà t eàd i esàd’e i o à à  7 mm et que ce 

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

2.5.2 Erreurs oscillatoires

Les erreurs oscillatoires ou de réglage « wiggling error » sont dues à des irrégularités qui 

peuvent arriver lors de la modulation de la lumière IR émise (Kolb et al. 2010). En effet, le calcul 

de phase suppose un signal de référence parfaitement sinusoïdal mais cette approche ’estàpasà

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, entraînant ainsi un décalage en termes de distance mesurée, oscillant autour 

de la valeur recherchée. Fankhauser et al. (Fankhauser et al. 2015) o tàt ou à ueà l’erreur de 

réglage des caméras Kinect V2 oscillait de ± 6 mm. Cette erreu àpeutà t eà duiteàpa àl’ talo ageà

de la caméra. Il existe plusieurs approches qui consistent à esti e à l’e eu àe t eà laà« vraie » 

p ofo deu àetà elleà al ul eàpa àdesà thodesàd’ talo ageàafi àdeà et ou e à lesàpa a t esà

intrinsèques et extrinsèques de la caméra (Lindner and Kolb 2007), (Schiller et al. 2008). 

2.5.3 E eu s li es à 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 lumière va être 

réfléchie vers la caméra entraînant un faible rapport signal sur bruit. Si on considère un objet très 

réfléchissant et un second uiàl’està eau oupà oi s, ces deux objets étant situés à une même 

distance de la caméra, une forte influence des zones hautement réflectives sur les autres est alors 

observée. Cet effet est lié à la réponse non linéaire des pixels pour de faibles intensités. 

Fankhauser et al. (Fankhauser et al. 2015) montrent que les mesures deà l’e eu à dueà à

l'incohérence de la lumière IR réfléchie par les objets dépendent de la distance à l'obstacle et de 

la région de l'image. L'erreur au centre de l'image est de ± 6 mm et augmente jusqu'à 30 mm sur 

ses bords pour un objet situé à 2,0 m de la caméra. Lindner et al ( Lindner and Kolb 2007) ont 

proposé une nou elleà te h i ueàd’ talo age, uià p e dàe à o pteà l’i te sit à deà la lumière 

fl hieàpa àl’o jet,àbasée sur une fonction de corrélation bi-variée (B-spline) pour la correction 

des mesures de distance.  

2.5.4 Effet multi-trajets 

 Le problème d'interférences par trajets multiples est souvent observé dans les systèmes 

de mesure actifs. Idéalement, le retour de la lumière au capteur provient d'une seule position 

dans la scène pour un même pixel. Cependant, la lumière active ne suit souvent pas le trajet 

direct entre l'unité d'éclairage et le détecteur, elle peut voyager indirectement et parcourir des 

trajets multiples. Lorsque plusieurs retours de lumière arrivent à un pixel, la superposition de ces 

signaux conduit généralement à 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 lumière ont une 

fréquence spatiale plutôt 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 

deà dui eàl’a plitudeàdeàl’e eu àd’u àfa teu àdeà . 

2.5.5 Influence des matériaux et de la radiométrie 

Comme pour la plupart des appareils de mesure actifs, la réflectivité de la scène et 

l’illu i atio à e i o a te peuvent provoquer des erreurs dans les mesures de distance 

(Sarbolandi et al. 2015).à C’està leà asà des milieux semi-transparents ou des milieux à forte 

réflectivité. Les trajets indirects de la lumière dont nous avons parlé précédemment découlent 

de ce problème. 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.  

Da sàleà asàd’u à ilieuàt a slu ide,àlaàlu i eàp o e a tàdeàplusieurs réflecteurs se disperse en 

entraînant généralement un retard de phase supplémentaire (Lee and Shim 2015). Etant donné 

que chaque trajet a un déphasage différent, la mesure deàdista eàd’u àpoi t résultant de la 

somme des composantes du signal réfléchi est alors incorrecte. 

D’aut eàpa t,àun objet à fort éclairage renvoit, en plus de la lumière qui lui a été initialement 

transmise, une intensité qui lui est propre. Plusieurs rayons interfèrent ainsi au point de 

détection. Bhandari et al (Bhandari et al. 2014) décrivent une méthode permettant  d'acquérir et 

de reconstruire de manière 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 conçue pour résoudre les erreurs multi-trajets pour les caméras ToF, est 

capable de récupérer la profondeur des objets semi-transparents. Cette méthode consiste à 

utiliser la lumière modulée à 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. 



Etat de l’art sur les principales caméras de profondeur 

 

35 
 

3. Conclusion 

Au cours des dernières années, de nombreuses caméras de profondeur ont été mises à 

disposition du marché industriel et du grand public. Récemment, ces caméras ont été 

particulièrement utilisées dans le domaine médical. Ces caméras fournissent une image 3D de 

p ofo deu à àu eàf ue eàd’a uisitio à le e.àLeu sà a a t isti uesàdisti ti esàfo tàdeà esà

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 intérêt particulier est porté sur les propriétés de la Kinect V2 ainsi que les limites 

associées à sa technologie de mesure. Nous décrirons dans le chapitre suivant les applications 

di alesà uià s’i s i e tà da sà leà ad eà deà etteà th seà età da sà les uellesà ousà i t oduiso sà

l’utilisatio àdeàlaàKi e tàV .à 
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Les caractéristiques des caméras ToF se sont avérées très 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 thèse, nous évaluerons l’appo tàpote tiel de 

l’utilisatio à deà laà Ki e tàV2 dans deux domaines médicaux. Ce chapitre explique le contexte 

médical en introduisant les problématiques inhérentes à la radiothérapie externe que sont la 

gestion des mouvements et la prévention de collisions, ainsi que les problèmes de surveillance 

de la ventilation des patients en réanimation médicale. 

1. La radiothérapie externe 

La recherche pour l’a lio atio  des traitements en radiothérapie est fondamentale. 

L’ olutio à deà laà te h ologie a permis d’opti ise à laà prise en charge des patients. Nous 

expliquons 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 première cause de mortalité en France14. En 2017, le nombre 

estimé de nouveaux cas de cancer en France métropolitaine était de 214 000 pour les hommes 

et 185 500 pour les femmes15. Un cancer est défini comme une pathologie caractérisée par la 

présence de cellules anormales formées suite à 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 

                                                        
14 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 

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
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affectent le mécanisme de mort cellulaire (ou apoptose) (Dean, et al. 2005) . Une première cellule 

maligne se divise et se reproduit de façon infinie suite à une perte de contrôle de la croissance 

des cellules. On obtient ainsi une croissance anormale de cellules formant la tumeur primaire qui 

peut progresser sans contrôle 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 à 

u eàlo alisatio àse o dai eàdeàlaàtu eu ,à ’estàlaà tastase16.  

Le dépistage d’u eàtu eu  passeàsoitàpa àl’e a e àph si ue,àsoitàpa àl’o se atio àpa ài age ieà

ou par dosage biologique. Son traitement vise à détruire les cellules cancéreuses et à protéger 

les cellules saines. Il existe plusieurs types de traitements contre le cancer. Un traitement peut 

être administré seulàouà o i àa e àd’aut es types et doit être adapté en fonction de chaque 

type de cancer, son deg àd’e te sio àet son stadeàd’ olutio . Les principaux traitements se 

regroupent en 3 catégories (Price and Sikora 2014) : 

 la chirurgie17 qui est un traitement consistant en l’a latio àde la tumeur et des tissus 

voisins pa àu à hi u gie àlo sàd’u eàop atio .àElle est utilisée pour les tumeurs localisées 

dans le but d'éviter toute propagation du cancer. Dans le cas où la totalité des cellules 

tumorales ne peut pas être enlevée, l’intervention chirurgicale est suivie d’u e 

chimiothérapie ouàd’u e radiothérapie qui rend le traitement plus efficace, 

 la radiothérapie 18  qui est un traitement impliquant l'utilisation de rayonnements 

ionisants ciblés vers la tumeur pour détruire les cellules cancéreuses tout en épargnant 

les tissus sains qui l'entourent et  

 la chimiothérapie 19  qui est un type de traitement consistant à administrer des 

médicaments pour détruire les cellules cancéreuses ou limiter leur croissance. 

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

                                                        
16 https://www.cancer.gov/publications/dictionaries/cancer-terms/def/metastasis 
17 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 

https://www.cancer.gov/about-cancer/treatment/types
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chimiothérapie agit sur toutes les cellulesàdeàl’o ga is e. 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 thèse, seul le traitement par radiothérapie est considéré. 

1.2 Traitement par radiothérapie  

La radiothérapie est un traitement qui consiste à utiliser des radiations à haute énergie 

(Connell and Hellman 2009) dans le but de détruire les cellules cancéreuses en bloquant leur 

capacité à se multiplier tout en préservant le mieux possible les tissus sains et les organes voisins. 

Les radiations permettent la destruction des cellules cancéreuses et empêchent leur 

multiplication. Ce mode de traitement est administré dans plus de 50% des cas20. On distingue 

deux modes de traitements par radiothérapie, la radiothérapie externe qui s’appuieà sur 

l’utilisatio à des rayonnements en faisceau délivrés par un accélérateur linéaire de particules 

(LINAC), et la radiothérapie interne ou curiethérapie qui s’appuieà su à l’utilisatio  de sources 

radioactives implantées directement à l’i t ieu àduàpatient21. Ce traitement offre une irradiation 

très ciblée et protège mieux les tissus sains avoisinants. Elle est notamment utilisée pour traiter 

les cancers gynécologiques et tout cancer lié à la prostate, au sein, à l’œsophage et à la peau. Les 

traitements par radiothérapie externe sont délivrés selon différentes techniques22. Celles-ci sont 

présentées dans les sections suivantes. 

1.2.1 La radiothérapie 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 à la tumeur (Cardinale and Kavanagh 2000). Elle 

consiste en effet à conformer la dose délivrée au volume tumoral à traiter. Dans ce type de 

traitement, la dose envoyée à la tumeur est complètement homogène (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 La adioth apie à odulatio  d’i te sit  (IMRT) 

Une technologie plus moderne, la radiothérapie a e à odulatio àd’intensité, consiste à 

faire varier la taille, la forme et l’intensité duàfais eauàd’irradiation afin de cibler la tumeur avec 

une dose optimale tout en protégeant les tissus sains adjacents en ne les exposant qu'à 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) do tà lesà la esà s’ou e tàetà seà

referment au cours du traitement afin d'adapter parfaitement le faisceau de radiation à la forme 

de la tumeur. Il existe deux formes d’IMRT (voir Figure 2.2) :  

 la radiothérapie Conformationnelle à Modulatio à d’I te sit  (RCMI) pour laquelle les 

faisceaux sont envoyés à des angles fixes et  

 l’i adiatio à a e àModulatio à d’i te sit à Volu t i ueà pa à á à Th apieà VMáT  pour 

la uelleàl’i adiatio àestà alis eàa e àu àouàdeu àa sàpa  la rotation du bras en continu 

auà ou sàdeàl’i adiatio . 

 

Figure 2.1: Comparaison entre la radiothérapie conformationnelle 3D et la radiothérapie à modulation 
d’intensité. Image issue du site web23. 

                                                        
23 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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Figure 2.2: Comparaison entre la radiothérapie à modulation d’intensité et l’irradiation avec modulation 

d’intensité volumétrique par arc thérapie. Image issue du site web24. 

1.2.3 La stéréotaxie 

D’aut esà t pesà deà tu eu s,à plus particulièrement les petits volumes tumoraux, 

nécessitent un traitement spécifique de hauteà p isio ,à ’està leà o eptà deà la radiothérapie 

stéréotaxique. Il s'agit de la délivrance de rayonnement à l'aide de doses hautement 

concentrées25. Elle utilise des microfaisceaux (faisceaux de très petits rayons) qui convergent 

avec une grande précision vers les zones définies. Cette technique permet d’i adie à àforte dose 

de très 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 web26. 

1.2.4 La tomothérapie 

La tomothérapie est u eà adioth apieàguid eàpa àl’i age permettant de traiter avec une 

grande précision les tumeurs de formes complexes et les tumeurs situées près des organes 

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

                                                        
24 https://statenislandsradiation.com/rapidarc-volumetric-arc-therapy-vmat 
25 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 hélicoïdale (voir Figure 2.4) (Lartigau 

2009).  

 

Figure 2.4: Accélérateur délivrant le traitement par tomothérapie en mode hélicoïdal. Image issue du site 
web27. 

áfi àd’opti ise àlaàdélivrance des différentes techniques de traitement, la radiothérapie 

asservie à la respiration offre le potentiel d'améliorer laà p isio à d’i radiation des volumes 

tumoraux affectés par les mouvements respiratoires tels que les tumeurs pulmonaires, 

mammaires et hépatique (Giraud and Houle 2013). La radiothérapie asservie à la respiration (ou 

« Gating ») permet de mieux adapter le faisceau de rayonnements aux mouvements des organes 

et de protéger les organes à risque (OAR) pou o s,à œu ... . Ceci est assuré en délivrant le 

faisceau de rayonnements à un moment donné, choisi en fonction de la phase respiratoire du 

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

Les différents types de traitement administrent une dose de rayonnements par 

l’i te diai eàd’u àa l ateu àli ai e.àDa sàleà ad eàdeà etteàth se,àl’a l ateu àutilis àestà

l’a l ateu àLINáCàdeà« 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 tête, leà olli ateu ,àetàl’i ageu àpo tal  

présentées da sàl’illust atio  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’u às st eà uiàpe etàd’a l e àlesà le t o sàjus u’ àdesà e giesà

très élevées et de générer des faisceaux « Megavoltage » (MV) en utilisant des ondes 

électromagnétiques de hautes fréquences. Son principe de fonctionnement repose sur 

l’e pulsio à d’u à flu à d’électrons par émission thermoïonique grâce à un échauffement du 

filament (cathode)29. Les électrons arrachés, à la sortie du canon à électrons (dispositifàd’ issio à

des électrons composé de plaques métalliques), sont ensuite envoyés vers une section 

cylindrique en cuivre formée de cavités où règnent des champs magnétiques différents. Ces 

derniers sont créés grâce à un modulateur appelé Klystron. Le Klystron a pour rôle d’accélérer les 

électrons par changement de polarité du champ magnétique dans les cavités. Après leur 

traversée dans la section accélératrice, les électrons atteignent la tête de déviation dans laquelle 

le faisceau d'électrons de haute énergie frappe une cible métallique, généralement du tungstène, 

et émet les rayons X. La zone d’a l atio àest représentée dans la Figure 2.6.  

                                                        
29http://immunotherapie-voiedavenir.e-monsite.com/pages/deroulement-et-fonctionnement-des-

traitements/les-principes-physique-de-la-radiotherapie/ 

http://immunotherapie-voiedavenir.e-monsite.com/pages/deroulement-et-fonctionnement-des-traitements/les-principes-physique-de-la-radiotherapie/
http://immunotherapie-voiedavenir.e-monsite.com/pages/deroulement-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 web30. 

Les rayons sont émis à travers la tête deà l’accélérateur qui est équipée d’u à collimateur 

mutilâmes (MLC). Celui-ci est constitué de fines lames mobiles (voir Figure 2.7) permettant de 

délimite àleà ha pàd’i adiatio àetàdeà odule àleàflu àdeàphoto sàe àjoua tàsu àlaàpositio àdesà

lames en fonction du temps. Ceci permet d'obtenir une distribution de dose parfaitement 

u ifo eàda sàl’e se leàduà olu eàtu o al. La tête est rattachée au asàdeàl’accélérateur qui 

effectue des rotations autour du patient de 360°.  

 

Figure 2.7: Représentation d’un collimateur mutilâmes de chez Varian, le MilleniumTM MLC composé de 
120 lames. Image issue du site web31. 

L’accélérateur linéaire est aussi équipé d’u às st eàd’i age ieàde contrôle embarqué à basse 

énergie (KV) composé d’u eàsou eàdeà a o sàXàetàd’u àdétecteur plan32, ainsi que d’u às st eà

                                                        
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/ 

http://www.technologies-biomedicales.com/index.php?mod=articles&ac=commentaires&id=17
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d’i ageu à po talà « Electronic Portal Imaging Device » EPID à haute énergie (MV). Les images 

u’ils fournissent sont utilisées pour acquérir les informations anatomiques du patient, 

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

1.4 Déroulement du Traitement 

Un traitement par radiothérapie nécessite plusieu sàs a esà uiàs’ talent sur plusieurs 

semaines. L’o ga isatio àduà o eàdeàs a esàetàleu à pa titio àseàfaitàe àfo tio àdeàl' tatà

général du patient, de la région à traiter et de la technique utilisée. La raison pour laquelle la 

radiothérapie est délivrée en fractions est spécifiquement liée à la radiobiologie. En effet, des 

doses de rayonnement supérieures à 5 Gy sont nécessaires pour endommager l'ADN des cellules 

tumorales, mais cela est toxique pour les cellules tissulaires saines. Le fractionnement est utilisé 

pour prévoir un temps nécessaire à ces dernières de se régénérer (Paleyrie 2014). Le traitement 

par radiothérapie s’effe tue en deux étapes : la première consiste en la planification du 

traitement et la seconde en la délivrance de la dose.  

1.4.1 La planification du traitement 

La première étape, avant le traitement, est une étape essentielle de préparation. On parle 

de la phase de repérage ou de simulation au cours de laquelle le patient passe un scanner en 

position de traitement pour acquérir ses données anatomiques. Celles-ci vont servir à 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 à délimiter les différentes structures anatomiques, en se 

asa tàsu àlesàdo esàdeàdiff e tesà odalit sàd’i age ie33, souvent la TDM, TEP et/ou IRM. La 

planification permet de segmenter précisément la zone à irradier (le volume cible), la zone à 

protéger (les OARs) et les contou sàe te es,àda sà leà utàd’assu e à ueà la dose maximale de 

radiations soit reçue 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_9Z6cGM8 
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avoisinants. Le volume cible ainsi que plusieurs volumes tumoraux, représentés dans la Figure 

2.8, sont définis dans leà appo tàdeàl’ICRU16 (International Commission for Radiation Unit)34.  

 
Figure 2.8: Définition des différents volumes tumoraux 

L’ICRUàimpose que la dose soit administrée au centre ou près du centre du PTV. Les volumes sont 

définis comme suit : le volume macroscopique (GTV) est celui qui est visible sur l’i ageà s a e ,à

IRM). Il recevra logiquement la dose la plus forte. Une marge est ajoutée à ce volume pour 

prendre en compteàlesàe te sio sà i os opi uesà o à isi lesàsu àl’i age,ào àpa leàduà olu eà

cible clinique (CTV). Le volume planifié (PTV) rajoute une marge de sécurité à ce dernier pour 

prendre en compte les imprécisions matérielles, les incertitudes de la mise en place du patient 

ainsi que les mouvements éventuels des organes. Da sàleà asàd’u à olu eà o ile, le mouvement 

de la tumeur ajoute une incertitude sur la définition des volumes cibles, celle-ci est prise en 

compte dans l’ITV qui renferme les positions extrêmes 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 à ces organes est fondamental dans la planification du 

traitement, et leur toléran eà à l’i adiatio à està leà plusà sou e tà leà fa teu à li ita tà deà laà doseà

administrée à la tumeur (Ortholan et al. 2007). On peut distinguer deux groupes d’OARs : les 

organes en parallèle et les organes en série. Il existe également des organes qui présentent des 

caractéristiques appartenant à ces deux groupes. Les organes en parallèle (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 

GTV (Gross Tumor Volume): Volume 

tumoral macroscopique. 

CTV (Clinical Target Volume): Volume 

tumoral clinique. 

ITV (Internal Target Volume): Volume 

tumoral interne. 

PTV (Planning Target Volume): Volume 

tumoral planifié.  
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en série (ex : moelle épinière, tube digestif, nerfs) qui sont les organes dont la fonctionnalité de 

ses sous unités est fortement dépendante, l’e do age e tàd’u eàpetite zone peut altérer 

tout le fonctionnement deà etào ga e.àCeàt peàd’OáRsà eàdoitàpasà e e oi àu eàdoseà uiàd passeà

un seuil défini par is ueàd’a oi  des effets secondaires graves comme la stérilité, des troubles 

cardiaques 35 , des anomalies de vascularisation (Antoni and Noël 2015), ou un risque 

d’i suffisa eàhépatique aiguë (De et al. 2010). 

Balistique et dosimétrie 

Après avoir délimité le volume cible et les OARs, les dosimétristes et les physiciens font 

le choix de la balistique 36 . Cetteà tapeà o sisteà à d fi i à l’ e gie,à laà positio ,à leà o e,à

l’o ie tatio ,àlesàdi e sio sàetàlaàfo eàdeà haque 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 même définis 

pou à e tai sàt aite e tsà eà uiàpe etàd’o te i àu àpla àdeàt aite e tàopti al (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 

reçoit la dose maximale. Le calcul de dose est réalisé par des systèmes de planification de 

traitement ou TPS « Treatment Planning System » prenant en compte les caractéristiques 

anatomiques définies su à l’i age ieà 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 etàs’assu e  que les contraintes de dose sont respectées. 

Ceci peut se faire grâce aux Histogrammes Dose-Volume (HDV) qui fournissent la distribution de 

dose dans un volume donné, ou grâce à des courbes isodoses qui relient tous les points recevant 

la même 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 l’ensemble des faisceaux durant la planification de son traitement. 

Image issue du site web37. 

 

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 à forte dose), alors que les autres courbes présentent le HDV des organes à risque (dose 
maximale faible, grande partie du volume irradiée à faible dose). 

1.4.2 Séances de traitement 

Après calcul du plan de traitement, et suite à la validation de ce plan par le médecin, la 

première séance de traitement (J0) peut commencer. Durant cette séance la position du patient 

sur la table de traitement est définie selo àlaàpositio à u’ilàa aitàlo sàdeàsaàTDM.àCette position 

està ep oduiteà à ha ueàs a eàdeàt aite e t.àLesàs a esàdeàt aite e tàpeu e tàs’ tale àsu à

plusieurs semaines durant lesquelles la dose complète 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 à 80 Gy (soit 1.8 à 2 Gy par jour) est délivrée à la 

cible selon le type de traitement et la localisation de la tumeur38.àDa sàleà asàd’u eàst ota ie,à

le traitement est réduit approximativement à cinq séances avec une délivrance de dose plus 

concentrée. La Figure 2.11 résume les différentes étapes du déroulement de la radiothérapie 

depuisàleàd pistageàduà a e àjus u’ àlaàfi àduàt aite e t. 

 
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, l'un des 

objectifs clés du traitement par radiothérapie est le positionnement précis du patient, en prenant 

en compte les mouvements respiratoires ainsi que l’ olutio àduà olu eàdeàlaàtu eu àpe da tà

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 

l’a l ateu .àáu u eà ollision ne doit survenir pendant la délivrance du traitement.  

1.5.1 Repositionnement inter-fractions 

Le repositionnement inter-fractions consiste à placer le patient sur la table de traitement 

à chaque séance dans la positio à u’ilàa aitàlo sàdeàlaàTDM. Cette position a un impact direct sur 

l’effi a it àduàt aite e tà uiàd pe dàfo te e tàdeàlaàdoseàe o eàau à ellulesàtu o alesàet de 

la dose reçue par les tissus sains (Noël 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’aut eàpa t,àl’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 à un déplacement de la zone CTV à 

                                                        
38 https://www.news-medical.net/health/Radiation-Therapy-Dosage-(French).aspx 
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l’e t ieu àdeàlaàzo eàd’i adiatio  ainsi u’à un cumul de dose sur une seule partie du CTV (voir 

Figure 2.12).  

 

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 

quotidiennement 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. Après 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 système de lasers fixés au mur qui comprend 3 sources définissant le repère de la 

salle de radiothérapie. Comme le montre la Figure 2.13, le croisement des lasers se fait au point 

d’iso e t eàdeàlaà a hi e 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 l’a ato ieàduàpatie tàpeutà a ie àauà ou sàduàt aite e t età ueàlesào ga esàpeu e tàs’être 

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

La technique de positionnement par laser est associée à des images radiographiques, c.à.d. à 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 façon précise et vérifient que la 

position de la tumeur est conforme à 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 ») à partir de la TDM durant la 

planification du traitement. Un système de recalage 2D est utilisé pour aligner les images 

reconstruites avec l'image KV correspondante. Le recalage indique le déplacement à appliquer à 

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 être réalisée (Topolnjak 

et al. 2010). Celle-ci est as eàsu àu eà e o st u tio à olu i ueàauà o e àd’i agesàportales qui 

consistent en de multiples projections KV prises par rotation de l’i ageu àautou àduàpatie t. 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 repère internes et conduisent à des 

configurations plus précises que l'imagerie 2D.  

Bien que les images 2D et 3D soient capables de positionner correctement le patient, ces 

techniques sont irradiantes. Appliquées quotidiennement, celles-ci entraînent l'administration 

d'une dose supplémentaire au patient, ce qui justifie qu'une attention particulière soit accordée 

à cette dose. Alaei et al (Alaei and Spezi 2015) ont calculé la dose globale délivrée à 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'à 7 cGy pour la dose cutanée. Selon le groupe de travail 75 de 

l'Association Américaine des Physiciens en Médecine (AAPM), ces doses peuvent entraîner des 

risques stochastiques (Murphy et al. 2007). 

Alternativement, des outils non invasifs, tels que des systèmes optiques, qui n'exigent aucune 

exposition supplémentaire sont mis en place. Selon un certain nombre d'études menées (Bert et 

al. 2005), (Schöffel et al. 2007) et (Pallotta et al. 2012), ces systèmes ont généralement montré 

un bon accord avec les modalités d'imagerie conventionnelle pour le positionnement du patient. 

Il existe quelques systèmes qui sont actuellement commercialisés. On parle en particulier du 

système AlignRT 39  qui est un des produits de la société VisionRT, le système SentinelTM et 

CatalystTM de la gamme Galaxy3D de la société C-RAD40.  

La technologie du système AlignRT est basée sur la lumière structurée et permet d’a u i  des 

surfaces à 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 modèle de 

surface 3D du patient est réalisée à l’aideàd’u àp oje teu àetàd’u àflashà« speckle ». La surface 

ainsi reconstruite est comparée à la position de référence avec une précision submillimétrique. 

Bert et al (Bert et al. 2005) ont mesuré la précision du système AlignRT afin de détecter et de 

quantifier le décalage du patient par rapport à une image de référence. Dans cette étude, validée 

sur fantôme, l'écart-type maximal obtenu en comparant le décalage détecté par le système 

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 (Schöffel et al. 

2007) ont également évalué l'applicabilité et la performance technique du système 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 fantôme ainsi que sur des volontaires sains. La 

précision des mesures après recalage 4D (3 translations + 1 rotation) comparée à la référence 

donne une valeur de 0,4 ± 0,3 mm et 0,3° sur fantôme. 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/ 
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Les systèmes Sentinel™ et Catalyst™ sont introduits par C-RAD comme systèmes de 

positionnement précis du patient en radiothérapie. Alors que le Catalyst™àutiliseàu eà lu i eà

optique pour scanner toute la surface de la cible, le Sentinel™àutiliseàu àlase àpou à ha tillo e à

laàsu fa eàlig eàpa àlig e.àE ào se a tàtouteàlaàsu fa eà iaàu eà a a,àleàCatal st™àestà apa leà

deà al ule àlaàsu fa eàe àte psà el,àta disà ueàSe ti elà™à e o st uitàlaàsu fa eàdesàpatie tsà à

partir de projections linéaires à différents moments. Pallotta et al (Pallotta et al. 2012) ont évalué 

la précision de système Sentinel™à sur 33 patients (pelvis et poumons) et ont obtenu une erreur 

absolue moyenne de 2,9±2,0 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, 2,7±1,8 mm, et 1,4±1,2 mm sur ces 

trois axes. Une autre étude (Stieler et al. 2012) a évalué la précision du scanner SentinelTM 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 système Catalyst™àsu àfa tô es, 224 fractions ont été 

analysées sur des patients ayant des cibles cervico-faciales,àtho a i uesàetàpel ie es.àL’e eu à

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 systèmes, tels que AlignRT et Sentinel™, offrent un positionnement précis du patient mais la 

fréquence d’a uisitio  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'à 5 s ce qui peut être 

critique en termes de « gating » et suivi en temps réel. D’aut esàdiffi ult s sont rencontrées dans 

la reconstruction de certaines surfaces comme les vêtements ou les cheveux (Willoughby et al. 

2012). Bie à ueàleàs st eàCatal st™àa al seàlesàsu fa esàe àtemps réel, sa précision est limitée. 

La plupart des solutions disponibles basées sur l’a uisitio àsu fa i ue, sont généralement assez 

coûteuses, et requiert des matériaux spéciaux, comme des lasers ou des caméras de vision stéréo 

très précises (Schaller et al. 2009). De plus, ces systèmes 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 systèmes moins 

coûteux assurant le repositionnement avec une précision cliniquement acceptable. Ces derniers 

sont des systèmes optiques non invasifs qui aptu e tà l’e se le de la surface du patient en 

temps réel. Ils présentent donc une solution intéressante pour le repositionnement du patient à 

chaque fraction du traitement. Nous parlons notamment des capteurs de profondeur utilisés 

récemment dans de multiples applications de santé. L’i t t de tels systèmes en comparaison 

avec ceux cités précédemment est leur f ue eàd’a uisitio à uiàpe et,à o àseule e tà leà

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 à la table afin de repositionner quotidiennement le patient 

en utilisant un fantôme. La précision du système utilisé a montré une erreur de déplacement en 

4D (3 translation et 1 rotation) égale à 1,62±1,08 mm en translation et 0,07°±0,05° en rotation. 

Höller et al (Höller et al. 2008) ont comparé les images obtenues par une caméra PMD avec 

l’i ageà deà f e eà a uiseà lo sà deà l’i age ieà s a e .à Les résultats obtenus sur fantôme 

montrent une erreur de positionnement de ± 2mm. La kinect V1 a également été exploitée dans 

ce but (Bauer et al. 2011).àL’e eu àdeà ou e e tàesti eàestàdeà , àmm en translation et de 

1,5° en rotation. Dans notre laboratoire, différents systèmes de caméras ToF ont été évalués. 

Dans un premier temps, Wentz (Wentz 2013) a comparé la précision d'un système mono et 

stéréo de caméras SR4000 en appliquant des translations à la table de traitement et en mesurant 

la différence par rapport aux déplacements calculés. Les mesures sur fantôme ont montré de 

meilleurs résultats avec 2 caméras pour un déplacement supérieur à 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 largeàzo eàd’o se atio .àCetteàe eu àdi i uaità à1,0 mm, 0,9 mm et 3,4 mm pour une 

gio àd’o se atio à duite. Dans un second temps, Gilles (Gilles 2016) a analysé la précision 

d’u às st e Stéréo SR4000 avec des déplacements à 3 degrés de liberté (3DDL) ai sià u’  6 

degrés de liberté (6DDL) au travers de données cliniques. Dans cette étude, le repositionnement 

està fou iàpa à leà e alageàdeàzo esàd’i t tàpa à l’algo ith eà ICP.àLesàe p ie ces ont montré 

u’afi àd’obtenir une convergence vers la meilleure solution, deux ICP devaient être appliqués 
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itérativement. Le premier pour des régions larges et le deuxième pour des zones plus restreintes. 

L’e eu àa solueào te ueàpou àlaàd te tio àdeàd placement est de 0,8 ± 0,7 mm en 3DDL sur des 

données cliniques et 3,9±1,2 mm en 6DDL sur des tests sur fantôme (4,5±0,9 mm pour des angles 

supérieurs ou égaux à 2° et 3,4 ± 1,4 mm pour des rotations inferieures à 2°). Cette erreur inclut 

les imprécisions de la machine notamment lors des déplacements de la table en 6DDL 

p i ipale e tàa e àl’aug e tatio àdesà otatio s. áfi àd’a lio e àlesà sultats,àGilles a exploité 

une modélisation de surfaces par BSpline. L’e eu àa solueàobtenue en 6DDL sur des tests sur 

fantôme a ainsi été réduite à 0,8±0,5 mm.  

1.5.2 Suivi du mouvement respiratoire 

 Lesà ou e e tsà duà patie tà pe da tà laà s a eà d’i adiatio  représentent une 

problématique majeure en radiothérapie externe. Ilàs’agitàpa ti uli e e tàde la respiration qui 

induitàleà ou e e tàdeà o eu ào ga esàtelsà ueàlesàpou o s,àl’œsophage,àleàfoie,àlaàp ostate,à

et les reins. Ceci entraine le mouvement du volume cible si la tumeur est voisi eàouàda sàl’u àdeà

ces organes (Keall et al. 2006), (Seppenwoolde et al. 2002), (Webb 2006). Le mouvement des 

organes dû à 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 qualit àetàl’effi a it àduà

traitement, a lio eàl’ad i istration 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 être évités en utilisant des systèmes de blocage 

respiratoire ou de compression abdominale. Ces systèmes permettent deàli ite àl’a plitudeàdesà

mouvements respiratoires du patient pendant la séance (Heinzerling et al. 2008).à D’aut esà

techniques permettent au patient de respirer librement. Sa respiration est ainsi suivie par des 

systèmes de contact tels que la ceinture de pression (Simon et al. 2007) qui donne un signal 1D 

localisé ou le RPM41 qui utilise un boîtier attaché su àl’a do e àduàpatie t.àDes systèmes sans 

                                                        
41 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 systèmes cliniques (Wentz 2013). 

1.5.3 Collisions 

Pendant la séance de traitement, l’accélérateur tourne autour du patient. Selon le type 

et l’e pla e e tà 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 

sig al àplusieu sà asàoùàleà asàdeàl’a l ateu àe à ou e e tàaàheu t àlaàta leàouàleàpatie t42. 

Un des défis en radiothérapie est donc de garantir la sécurité des patients ainsi que le bon 

fonctionnement de la machine. Laà o eptio à d’u à s st eà apa leà deà d te te  de telles 

collisions permet d’assu e à laà s u it à duà patie t,à d'éviter les dommages matériels et 

d’aug e te  l'efficacité clinique du traitement. Le risque de collisions augmente avec 

l’i t g atio à desà ou eau à p oto olesà deà « radiothérapie 4π » 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 épa g e àd’u eà a i eàplusà

efficace les tissus normaux (Sanchez Rodriguez 2017). 

Systèmes existants 

Plusieurs solutions ont été élaborées afin de détecter et de prédire les collisions en 

radiothérapie. Cliniquement, la machine Varian TrueBeam a intégré des systèmes pour assurer 

la sécurité du patient et le bon fonctionnement de l'équipement. Ces systèmes 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 II43 est le système responsable de 

la sécurité du patient pendant le traitement. Ce système scanne la région entre la face du 

collimateur et les patients à l'aide d'un laser infrarouge. Il arrête le mouvement de la machine si 

’i po teà uel objet e t eàda sàsaàzo eàdeàp ote tio ,à eàs’ilà ’ àaàpasà ai e tàde risque de 

collision. Lorsque de fausses collisions sont détectées, le traitement est arrêté ce qui entraîne 

                                                        
42http://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.  LeàLase Gua dà ’a i e pas à détecter les collisions 

entre le patie tàetàlesà ôt sàouàleàhautàdeàl’a l ateu , et peut être trompé lors de l'utilisation 

de certains dispositifs d’i o ilisatio , comme décrit sur le site MyVarian43. 

Plusieurs méthodes développées dans la littérature s’o upe tàdeàlaàp o l ati ueàde collisions 

en radiothérapie. Les premières 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 l'exécution des traitements. Dans ces études, 

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

D’aut esà thodes (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’ ite  un temps de simulation pa eà u’o àconnaît a priori les déplacements avec risque 

de collision. Stewart et al (Becker 2011), (Becker et al. 2013) se sont occupés de la détermination 

des zonesàd’espa eàli eàduà asàdeàl’a l ateu àe à a tàu eàs ieàdeàta leau àqui montrent 

lesàa glesàdeà ollisio sàe t eàl’a l ateu àetà laàta leàdesà a hi esàVa ia ,àSie e sàetàElektaà

Linacs. Ces tudesàpe ette tàd’ ite àlesà ollisio sà a i uesàe t eàles composants en testant 

les différentes combinaisons de positions accélérateur/table qui conduisent à une potentielle 

collision. Cependant, ces méthodes ne p e e tàpasàe à o pteàl’espa eào up àpar le patient ce 

qui augmente le risque de collisions.  

D’autres approches ont permis de développer des systèmes spécifiques au patient. Celles-ci 

consistent à effectuer un essai à vide « Dry run44 » pendant la phase de simulation par TDM en 

exécutant le plan de traitement sans rayonnement (Hamza-Lup et al. 2007). Durant l’essaià à ide 

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.  

                                                        
44https://www.varian.com/sites/default/files/resource_attachments/TrueBeamSafetyBrief_RAD10274_December
2012.pdf 



Contexte médical 

 

58 
 

Par ailleurs Nioutsikou et al (Nioutsikou et al. 2003) et Hamza et al (Hamza-Lup et al. 2008) ont 

intégré des systèmes de détection et de prévention de collisions qui modélisent la machine et la 

su fa eàduàpatie tàe àseà asa tàsu àl’i age ieàTDM. Padilla et al (Padilla et al. 2015) ont développé 

un système « 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 système est évaluée en comparant les angles de collision prédis avec ceux obtenus dans la 

salle de traitement.àL’e eu à al ul eà a ieàdeà ,5° à 1,2°.  

La modélisation de la surface du patient en se basant sur des formes géométriques simples ou 

su àleà o tou àdeàl’i ageàTDMà ’estàpasàassezàp ise.àE àeffet,àl’a ato ieàduàpatie tàpeutà a ie à

entre les séances et la TDM. De plus, la surface complète des patients et les dispositifs 

d’i o ilisatio àutilis sàda sà e tai sàt aite e ts,à o dui aità àdesà ollisio sàimprévues durant 

le traitement.  

Dans une étude très récente, Cardan et al (Cardan et al. 2017a) ont développé un système de 

détection de collisions spécifique au patient et applicable durant la planification du traitement 

en basé su àl’a uisitio àdesàsurfaces complètes du patient via la Kinect V2. Quatre patients ont 

été intégrés dans cette étude. La précision du système 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% à 91,5% ± 3,6% en fonction de la marge de sécurité. 

Bie à ueà etteà thodeàsoitàsp ifi ueàauàpatie t,àelleà ’estàappli a leà u’e à odeàoffli eàetà eà

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

Aucune des solutions p opos esà àl’heu eàa tuelleà eàp e dàe à o pte l’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 

deà ollisio sàa e àlaàt teàdeàl’a l ateu .àCeu -ci ne sont pas pris en compte dans le modèle 

o st uitàduàpatie t.àD’aut eàpa t,àles mouvements involontaires du patient qui peuvent survenir 

pendant l'administration du traitement entraînent 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 à la réanimation 

médicale dans le but de répondre à 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 à rechercher des moyens non invasifs pour remplacer les outils 

li i ues.à O ,à d’aut es domaines cliniques et médicaux sont actuellement à 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 à l'ensemble des phénomènes physiologiques permettant les 

échanges gazeux nécessaires au fonctionnement de l’o ga is e.àSo à ôleàp i ipalàestàd’appo te à

deà l'o g eà à au à ellulesà età d’ a ue à leà gazà a o i ueà CO  (Keall et al. 2006). Ce 

p o essusàd’ ha geàdes gaz se déroule suivant 4 étapes fondamentales (Thews 1983) qui sont 

représentées dans la  Figure 2.14: 

 La ventilation pulmonaire assure l’ ha ge gazeux et le renouvellement des gaz à partir 

deà l’ai àe t ieur dans les alvéoles pulmonaires. Cet échange est géré par les muscles 

respiratoires parmi lesquels figure le diaphragme.à L’e pa sio àetà laà o t a tio àde ces 

muscles permet ainsi la ventilation pulmonaire et s'effectue en deux phases distinctes 

(inspiration et expiration). Les échanges gazeux se font grâce à des différences de pression 

entre l’i t ieu àetà l’e t ieu àduàpou o  (West and Seigneur 1975). Pendant la phase 

d’i spi atio , 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 à la pression 

atmosphérique, ce qui induit le passage d’ai àdeà l’e t ieu à e sà lesàpou o s.àD’aut eà

pa t,à du a tà laà phaseà d’e pi atio à le diaphragme se contracte ce qui provoque une 

di i utio àduà olu eà àl’i t ieu àduàpou o àsui ieàd’u eàaugmentation de la pression 

alvéolaire entraînant l’e pulsio àdeàl’ai àdesàpou o sà e sàl’e t ieu .  
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 La diffusion alvéolo-capillaire (Figure 2.15) est leàpassageàdeàl’ai à àt a e sàlaà e a eà

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’O àd'u  compartiment où elles sont hautement concentrées vers un compartiment de 

plus basse concentration. 

 Le transport des gaz (O2 et CO2) des poumons vers les tissus ou des tissus vers les 

poumons est assuré par la circulation sanguine. Après laà diffusio à deà l’oxygène de 

l’al oleà e sà leà apillai eàpul o ai e,à elui-ci est transporté par le sang vers les tissus 

périphériques et est combiné àl’h oglo i eàpou àfo e àl’o h oglo i e.àU eàfai leà

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 après réaction 

chimique avec le plasma ou par liaison avec l’h oglo i e dans les Globules Rouges (GR).  

  La respiration cellulaire (passage des gaz des capillaires vers les tissus) consiste 

à l’o datio àtotaleàdeàlaàmatière organique en matière minérale, en présence d’O2. Ce 

processus permet ainsi la libération deà l’énergie nécessaire au fonctionnement de la 

cellule et produit du CO2 en tant que déchet métabolique.  

 

Figure 2.14: Système respiratoire. Image issue du site web45 

                                                        
45 https://online.science.psu.edu/biol141_wc/node/7591 

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’assista eà

ventilatoire destinée à suppléer la respiration du patient, selon ses besoins. Elle permet au 

patient de respirer de façon 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 l'effort 

respiratoire, et de surveiller la consommation d'O2 systémique (Muñoz 2003). Ce mécanisme est 

assurée via un appareil appelé ventilateur ou respirateur. Celui-ci, constitue un organe artificiel 

délivrant de l'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 génère 

des cycles respiratoires artificiels qui imitent la respiration naturelle du patient dans le but de 

remplacer les muscles ventilatoires défaillants tout en permettant leàpassageàdeàl’ai àda sàleàsa gà

en quantité suffisante. La ventilation se pratique le plus souvent dans un contexte de soins 

critiques de i eàd’u ge eàouà a i ation) et en cas d'anesthésie générale.  

 
Figure 2.16: Ventilation mécanique par sonde endotrachéale. 
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2.2.2 Les paramètres de la ventilation  
Les patients ventilés mécaniquement nécessitent une surveillance constante pour évaluer 

l'évolution de la dynamique des voies respiratoires. Les paramètres les plus importants à 

contrôler en ventilation mécanique sont les suivants (Carrillo and López-Herce 2003): 

 le volume courant (Vt) : volume insufflé à chaque cycle, réglé en fonction du poids du 

patient, 

 la fréquence respiratoire (Fr) : nombre de cycles respiratoires comprenant l'inspiration et 

l'expiration ; elle est exprimée en cycle par minute (cpm), 

 la fraction inspirée en oxygène (FiO2) : concentration en oxygène du mélange inspiré par 

le patient, 

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

 la pression de crête : pression maximale à l'intérieur des voies aériennes atteintes 

pendant l'insufflation active, 

 la pression de plateau : pression qui règne 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 l'expiration, 

 le débit d'insufflation : vitesse d'insufflation du volume courant (Vt), c'est donc la vitesse 

à 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 (AI) : assistance en pression à la ventilation spontanée du patient, 

 le trigger : mécanisme de reconnaissance de l'effort inspiratoire. 

Ces paramètres sont fixés par le médecin e àfo tio àdeàl’ tatàde santé du patient et ses besoins. 

La surveillance des paramètres ventilatoires, assurée par le respirateur, permet de détecter toute 

h pe à ouà h poà e tilatio à età 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) 46 . 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 afi àd’ ite àle risque de volo-traumatisme (Roch and Mercier-IDE 

2011). La ventilation en volume nécessite quant à elle un réglage du volume courant ou de la 

spirométrie. La p essio àe ge d eàpa àleà olu eàd’ai , qui ’estàpasàli it eàpa àla machine, doit 

alors être contrôlée (ala eà deà p essio à te .à Celaà ousà pe età d’ li i e à 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. 

Paramètres ventilatoires Mode volumétrique (en 

volume) 

Mode barométrique (en 

pression) 

Volume courant (Vt) Fixe Variable 

Pression des voies 

aériennes 
Variable Fixe 

Alarmes à surveiller 
Pression maximale 

Pression moyenne 

Pression plateau 

Volume courant 

Ventilation minute 

Le choix des modes de ventilation doit être adapté à la pathologie et à la physiologie du patient. 

Le critère principal qui sert à 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 chaque mode de ventilation nous pouvons associer différentes 

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

                                                        
46 https://www.openanesthesia.org/modes_of_mechanical_ventilation/ 
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Ventilation contrôlée (VC) : (Cadi et al. 2008) 

C’estàu àt peàdeà e tilatio àdurant lequel un volume courant préréglé est insufflé dans 

les poumons du patient à une fréquence prédéterminée. C’estàleà odeàdeà e tilatio à lassi ue,à

choisi en cas de dépression des centres respiratoires ou lorsque la ventilation spontanée du 

patient n'est pas souhaitée, dans le but de limiter laà o so atio àd’O àduàpatie t 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 contrôlée (VAC) : (Carpio and Mora 2017) 

Durant la VAC, le respirateur insuffle un volume courant préréglé à chaque demande du 

patient (inspiration), tout en assurant une fréquence minimale au-delà de laquelle le ventilateur 

passe automati ue e tàe à odeà o t ôl .àIlàs’agitàdo  d’une ventilation contrôlée à 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, à son propre rythme, des cycles respiratoires. La ventilation VAC facilite l'adaptation 

du patient au ventilateur, permettant ainsi d'optimiser les échanges gazeux, de diminuer l'effort 

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

Ventilation spontanée avec aide inspiratoire: (Herndon 2007) 

La ventilation spontanée permet au patient de respirer tout seul,àlaà a hi eà ’estàl à ueà

pour lui apporter une aide en pression lors de ses inspirations. Cela implique que le patient 

déclenche tous les cycles et que leà e tilateu à l’assisteà lors de l’i spi atio à e à g a tà u eà

pression fixée par le clinicien.à Leà i eauà d’assista eà està d te i à pa à leà i eauà d’aideà

inspiratoire (différence entre pression inspiratoire et PEP). Quand le débit inspiratoire diminue 

jus u’ àlaà aleu àseuil (trigger expiratoire), elaài di ueàlaàt a sitio àe t eàlaàphaseàd’i spi atio à

et la phase d’e pi atio . Dans ce mode barométrique, le clinicien fixe leà i eauàdeàp essio àd’aide 

inspiratoire (AI), 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 ta tàdo à u’ilàestàplusàph siologi ueàet très proche de la ventilation spontanée. 
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 La Figure 2.17 résume les différents modes et modalités de la ventilation mécanique. 

 

Figure 2.17: Modes et modalités de la ventilation 

2.3 Réanimation 

La réanimation47 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 décès. Le but de la réanimation est de rétablir l’e se leàdesà

fonctions des organes présentant une ou plusieurs défaillances viscérales. On parle notamment 

de la défaillance respiratoire qui représente la première défaillance suppléée. En réanimation, le 

patient est relié via une interface (sonde d’i tu atio à ouà t a h oto ie à  des machines 

responsables d’assu e  laà e tilatio à a i ueà età saà su eilla eà l’a ti it à duà œu à et des 

poumons). Des paramètres ventilatoires considérés comme cruciaux pour pallier à la défaillance 

respiratoire sont également mesurés et contrôlés 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’assista eà espi atoi eà ’a a tàpasàa sàau à oiesàa ie esà

inférieures (Coisel et al. 2013). Le support ventilatoire est apporté par le ventilateur au patient, 

pa à l’i te diai e 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 être indiquée chez des patients atteints de 

pathologies respiratoires souvent chroniques, particulièrement chez des sujets présentant une 

aggravation de la respiration (décompensation aiguë) ou des patients ayant une 

Bronchopneumopathie Chronique Obstructive (BPCO).  

Limites et contre-indications  

La VNI représente u eàalte ati eà uiàpe etàd’ ite àlaà o idit à di e teàou indirecte) 

liée à la ventilation invasive. Toutefois,àlaà iseàe àpla eàetàleà glageàdeà esàp o d sàd’assista eà

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 aiguë ou d’h o agieàdigesti e,àetàde vomissements 

incoercibles (Evans et al. 2001). D’aut esà o pli atio sà i eu es48 (Georges et al. 2010) telles 

que l’i o fo t,à l’i itatio , les lésions cuta esàduesàauàpoi tàd’appuiàduà as ue, l’alle gieàauà

masque souvent liée à un désinfectant/savon utilisé pour son entretien, limitent également 

l’appli atio àdeàlaàVNI.àCetteà thodeà ’estàpasàadaptée pour des patients non coopérants et 

agités. Notons que l’appli atio à deà etteà te h i ueà essiteàu eà su eilla eà pa ti uli eàdeà

l’adaptatio àduà as ueàet de sesàpoi tsàd’appuis,àduà o fo tàduàpatie tàetàde sa tolérance à la 

VNI,àetàdeàl’a sence de fuites autour du masque. Da sà e tai sà as,àlaàVNIà ’estàpas suffisante car 

leà patie tà p se teà soità desà sig esà d’ puise e t,à soità u eà au aiseà tol a eà à eà t peà deà

e tilatio ,à soità u à tatà deà o s ie eà uià laà o t eà i di ue.à L’i tu atio à e dot a h aleà deà

l’i di iduàestàai siàlaàsolutio àla plus adaptée49. 

2.3.2 Ventilation invasive  

La ventilation mécanique invasive constitue une intervention vitale pour les patients 

ayant des difficultés respiratoires.à L’appli atio à deà etteà te h i ueà implique un dispositif 

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

                                                        
48 https://www.hug-ge.ch/procedures-de-soins/ventilation-non-invasive-vni-chez-adulte 
49 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 types50. 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 aiguë. Le deuxième 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 à long terme. 

La ventilation invasive fournit de l'air selon un cycle temporisé à travers le tube, et assure que le 

patient prenne un nombre minimum de respirations par minute. Les ventilateurs doivent être 

ajustés pour répondre aux efforts du patient. Cette technique est souvent utilisée en cas 

d'insuffisance respiratoire aiguë, en cas de troubles neurologiques ou en cas de sevrage et 

d'insuffisance respiratoire chronique lorsque la ventilation non invasive est impossible à gérer 

correctement (Vazel et al. 2004).  

Limites et contre-indications  

Le recours à une VI permet de faciliter la ventilation tout en diminuant le risque 

d’o st u tio à da s les voies aériennes supérieures. Toutefois, la ventilation invasive est une 

procédure à haut risque. Sa réalisation et son maintien peuvent aboutir à des complications 

multiples (Pingleton 1988).àL’i tu atio àestàassociée à une incidence élevée de complications (20 

à 50%) pouvant menacer le pronostic vital (collapsus, hypoxémie, troubles du rythme, intubation 

œsophagie e,à gu gitatio … .àD’aut esà o pli atio sàgénérales sont liées à des infections de 

stomie, des hémorragies stomacales, une pression excessive du brassard et un emphysème sous-

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

Par ailleurs, il existe aussi des contre-indications à l’i tu atio , citons notamment l’h po ieà

sévère51. L'hypoxémie est définie par un déficit du volume d'oxygène dans le sang, en dessous de 

80%52. Elle est résultante d'une mauvaise connexion entre les capillaires sanguins et les alvéoles 

pulmonaires. Les conséquences d'une hypoxémie engendrent une diminution de l'oxygène 

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

                                                        
50 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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patie tà p se ta tà u eà h po ieà s eà peutà agg a e à lesà o pli atio sà deà l’i tu atio .à

D’aut esàfa teu s,àtels ueàlesàt ou lesà a dio as ulai es,àl’h pote sio àa t ielleàet les troubles 

du rythme cardiaque présentent aussi desà o pli atio sà ota lesàli ita tàl’appli atio àdeàlaàVI 

(Tobin 1994). Eviter ainsi le plus possible l’i tu atio àdeàtelsàpatie tsà o t i ueà  limiter les effets 

secondaires de cette procédure à haut risque.   

2.4 Problématique en réanimation  

Selon (Acute Respiratory Distress Syndrome 2000), le réglage des paramètres de la 

ventilation mécanique est cruciale particulièrement pour des patients ayant une respiration 

instable (Marjanovic et al. 2017). Ils ont montré que le volume de ventilation courant peut 

provoquer des dommages comme des lésions pulmonaires. L’i tu atio àdeà esàpatie tsàestà à

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’i po ta eà capitale pour le service de réanimation médicale. L’o se atio à en continu du 

volume respiratoire permet aux cliniciens deàsui eàl’ tatàduàpatie t, et d'améliorer le pronostic 

de ces patients. Ceci permet de diminuer le temps de ventilation invasive, diminuer les risques 

deàl’i tu atio à(agents sédatifs et curares), et de réduire les lésions pulmonaires supplémentaires 

que peut provoquer la ventilation invasive. Cela est bénéfique également pour tout patient 

difficile à intuber suite à 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 à la fois de remplacer les 

muscles ventilatoires défaillants en délivrant de l'air au patient et de surveiller les paramètres de 

ventilation (Du Besset et al. 2011).  
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Le premier ventilateur, le « Spi opho eàd’Eug eàWoillez » a été créé en 1876 en appliquant une 

variation de pression externe. L'évolution des respirateurs a permis l’a lio atio à desà

performances de ventilation, l'apparition de nouvelles fonctions et de nouveaux modes de 

ventilation (Richard et al. 2002),à ai sià u’u eà eilleu eà adaptatio à à la physiopathologie du 

patie t.àLesà espi ateu sàpe ette tàlaàsuppl a eàe à e tilatio àe ài suffla tàu à olu eàd’ai à

au patient tout en surveillant les paramètres de ventilation (tels que la fréquence respiratoire, le 

rythme cardiaque, le taux d'oxygène dans le sang, le volume courant, etc.) dans le but de les 

adapter à ses besoins avec différents systèmesàd’ala eàdeàs u it à lo s u’une hyper ou une 

hypo ventilation est détectée,àouàe à asàd’u eàfuiteàdans le circuit.  

Leàdo ai eà li i ueà a ueàd’u à o e à o à i asifàetàsa sà o ta tà apa leàdeàsu eille àe à

permanence la ventilation spontanée des patients. Les techniques de mesure respiratoire 

précises, telles que la pléthysmographie inductrice respiratoire 53 , l'impédance thoracique 

(Houtveen et al. 2006), la pneumographie par impédance (Seppä et al. 2010), la photo-

pléthysmographie (Corbishley and Rodríguez-Villegas 2008), les jauges de contrainte (De Groote 

et al. 2000) et les magnétomètres (Levine et al. 1991) sont encombrants et coûteux et ne sont 

pas tous adaptés à l'environnement clinique.  

Les méthodes traditionnelles telles que la spirométrie54 et la pneumotachographie55 mesurent le 

d ità d’ai à e à espi atio , 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 lesàa o aliesàduà ou e e tàdeàlaàpa oiàtho a i ue,àtellesà ueàl'œd eà

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 être 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 



Contexte médical 

 

71 
 

dans le domaine de l'analyse respiratoire dynamique, il est avantageux qu'aucun contact 

physique ne soit établi entre le système de mesure et le patient. Cela assure un minimum 

d’i te f e es avec la respiration du patient. Les études récentes tendent vers le 

développement de systèmes sans contact pour surveiller les fonctions respiratoires. Ces 

systèmes sont basés sur des techniques hyperfréquences (Singh et al. 2011), (Dei et al. 2009) ou 

des techniques optiques comme l'imagerie thermique (Chekmenev et al. 2005), la 

pléthysmographie à lumière 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 systèmes de mesures abordables ont été développés. Poh et al. (Poh, et 

al. 2011) ont proposé une technologie de mesure respiratoire à faible coût à l'aide d'une caméra 

We .àD’aut esà te h i uesà utilise tà desà a asà deà p ofo deu àda sà l’opti ueà deà esu e à laà

e tilatio àd’u ài di iduàsai .àYuàetàalà(Yu et al. 2012), Benetazzo et al (Benetazzo et al. 2014), et 

Harte et al (Harte et al. 2016) ont développé un système pour mesurer les changements 

o phologi uesàdeàlaàpa oiàtho a i ueàe àseà asa tàsu àl’a uisitio àd'i ages surfaciques àl’aideà

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 même principeàd’o se atio àdeàlaà a iatio àdeàlaà o phologieàtho a i ueà

pour le calcul du volume respiratoire en utilisant la Kinect V2. Ces études nécessitent que 

l’utilisateu àsoitàassisàjusteàe àfa eàdeàlaà a aàafi àdeàsui eàlesà ou e e tsàdeàp ofo deu  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’opti ise àleàciblage de la tumeur 

etàl’assu a e de sa sécurité en évitant toute collision possible avec la machine. 

La deuxième 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 pe etàdeà dui eàlesà o pli atio sàdeàl’i tu atio àtoutà

en diminuant le risque de la formation des lésions 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 e à adioth apieàai sià u’e à a i atio . 

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 deuxième 

te psà ousà alue o sàl’utilisatio àpote tielleàdeàlaàKi e tàpou àlaàsu eilla eàdeàlaà e tilatio à

des patients en réanimation médicale (chapitre 5). 
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Ce chapitre, divisé en 2 parties, présente les différentes méthodologies développées en 

ueàd’u eàutilisatio àdeàlaàKi e tàV àe à adioth apie.àDans la première partie nous présenterons 

une description et une méthode de calibrage du système d’a uisitio .àNousàd i o sàe suiteà

les principaux algorithmes utilisés pour l’ li i atio  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 deuxième 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 système 

Le système d’o se atio àsu fa i ueàmis en place dans cette étude est constitué de deux 

caméras Kinect V2 fixées sur le plafond de la salle de traitement de radiothérapie. Ce système 

permet de visualiser les flancs et le torse du patient. La combinaison des données obtenues à 

partir des deux capteurs Kinect pe etàd’obtenir un suivi plus précis par rapport à l’utilisatio à

d’u eàseuleà a a.àPa àe e ple,àsiàu eà a aà ’a i eàpasà ào se e àu eàpa tieàduà o ps,àilà

està possi leà d'o te i à u eà ueà deà etteà pa tieà pa à l’autre caméra. Wentz (Wentz 2013) a 

démontré la supériorité du système de deux caméras et a comparé sa précision par rapport à un 

système mono-caméra. Cette précision passe de 3,2 mm à 1,0 mm, de 1,5 mm à 0,9 mm et de 

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

Les caméras so tào ie t esà e sà l’iso entre et sont montées symétriquement au-dessus de la 

table de traitement, comme montré dans la Figure 3.1, à une distance de 1,32 mètre de 

l'isocentre. 
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Figure 3.1: Le système stéréo Kinect installé dans la salle de radiothérapie. 

Notre système 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 paramètres intrinsèques du capteur comme décrit dans le 

chapitre 1. Finalement, les deux nuages de points sont fusionnés grâce à une matrice de 

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

Pou àl’a uisition des données, un logiciel a été développé, en utilisant openCV56 et la librairie 

open source libfreenect2 de openKinect 57  pour connecter la Kinect V2 à notre système 

d'exploitation Linux. 

2. Calibrage spatial 

L’utilisatio à deà deu à a ras nécessite un calibrage spatial qui consiste à trouver la 

position relative entre les deux caméras fixes c.à.d. à déterminer la relation entre les deux 

repères 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 

30cm3 de côté. Le processus nécessite que trois faces du cube soient observées par chacune des 

                                                        
56 www.opencv.org 
57 www.openkinect.org 

http://www.opencv.org/
http://www.openkinect.org/
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caméras ce qui permet de détecter dans un premier temps trois plans de la scène. Les vecteurs 

normaux à esà pla sà o stitue tà deu à ep esà o tho o s.à L’o igi eà de chaque repère 

représenté par un coin du cube est calculée à pa ti à deà l’i te se tio à e t eà lesà t oisà pla sà

détectés. Une fois le repère de chaque caméra trouvé, nous estimons les translations et rotations 

afin de superposer les deux systèmes de coordonnées. La rotation est obtenue à partir de la 

détermination de l’o ie tatio àa solueàpa àl’utilisatio àdesà uate io sàu itai es décrit par (Horn 

1987). Après alignement des deux systèmes de coordonnées nous obtenons ainsi un repère 

commun reliant les deux caméras.àL’ tapeàsui a teà o sisteà  aligner le repère commun des deux 

caméras avec le repère fixe de la salle défini par le système de lasers fixés aux murs de la salle et 

uià ep e tà l’iso e t eà età lesà a esà deà t aite e t. Cela revient à 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 

l’o igi eà duà ep eà o u à à l’iso e t eà deà t aite e t.à La Figure 3.2 résume les étapes de 

calibrage des deux caméras. Ceà ali ageàpe etàd’e p i e àlesàdeu à uagesàdeàpoi tsàda sàu à

même repère et donc de fusionner les données à partir des matrices de transformation obtenues.  

 
Figure 3.2: Etapes de calibrage du système stéréo de caméras ToF. Première étape : estimation des 

translations et rotations pour superposer les repères des deux caméras. Deuxième étape : estimation des 
translations et rotations pour superposer le repère commun au repère fixe de la salle. Image issue de (Gilles 

2016). 
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3. Prétraitement des données 

Not eàs st eàd’a uisitio à eposeàsu àl’o se atio àsu fa i ueàpe da tàlesàs a esàdeà

traitement. Les premiers tests réalisés sur fantôme ont mis en évidence les erreurs systématiques 

de la Kinect V2. Le principal problème observé lors de l'utilisation de ce type de caméras en 

radiothérapie est la distorsion des données acquises.à Ilàs’agità ota e tàdeà laàse si ilit àdesà

données de profondeur aux matériaux transparents et réfléchissants présents dans la salle de 

traitement. En effet, certains objets observés ( o eàl’a l ateu ,àlaàsurface transparente du 

collimateur et les imageurs) ayant des caractéristiques spécifiques de réflectivité et de 

transparence induisent une réflexion partielle de la lumière impliquant un décalage de phase. Ce 

dernier est égal à la superposition des différents signaux IR ce qui entraîne un « shift » dans la 

distance mesurée. Il a été constaté que la distorsion des mesures dépend de la position du bras 

deà l’a l ateu àpa à appo tà à l’o jetào se . Cette problématique apparait plus nettement 

pe da tàlaà otatio àduà asàdeàl’a l ateu à eà uià auseàu eàd iatio àdesàpoi tsà àp o i it à

de la surface du collimateur ou des imageurs. La nature bruitée de l’i fo atio  fournie par la 

Kinect rend donc nécessaire une étape de filtrage des données. 

Les objets transparents et potentiellement dynamiques posent des problèmes pour les systèmes 

d'acquisition (Ihrke et al. 2010). La plupart des approches développées pour résoudre le 

problème des surfaces transparentes ou translucides porte sur la modélisation et la 

reconstruction de ces surfaces. Dans une étude récente (Tanaka et al. 2016),àl’auteu àaàprésenté 

une méthode pour récupérer la forme et la normale d'un objet transparent filmé par une Kinect 

V2 à partir d'un seul point de vue. Cette méthode est basée sur l'estimation des points de 

réfraction de la lumière étant donné que le chemin de la lumière réfractive peut être déterminé 

de manière unique en estimant la distance normale à la surface. Bien que cette méthode 

permette de reconstruire et de récupérer l’o jetàt a spa e t,àde telles approches ne corrigent 

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

D’aut esà tudesàt aite tàle problème des trajets multiples de la lumière causés par les surfaces 

transparentes qui provoquent une interférence de la lumière dans un pixel donné. Ces approches 

sont basées sur la séparation des sources individuelles de lumière renvoyées à 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 scène observée et 

nécessitent u àg a dà o eàd’ ha tillo s,àutilis sàpou àleà al ulàduàd phasage,àpour chaque 

image. Cela les rend inutilisables avec la plupart des caméras, particulièrement les Kinects V2, 

qui sont généralement configurées pour acquérir quatre ha tillo sàd’i agesàpar mesure. 

Un traitement différent des données ou du nuage de points fourni par la Kinect V2 est alors 

nécessai eàpou àl’e ploitatio àdesàmesures de profondeur. Dans ce qui suit, nous présenterons 

une méthode de filtrage visant à réduire l'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 l'ajustement polynomial et le filtre 

médian temporel.  

3.1 Données 

Notre système 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 à 30 minutes de la Kinect a été respecté avant 

l’acquisition des données. Lesà a uisitio sà o tà toutà d’a o dà t à alis es sur un fantôme 

(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). 

E àplaça tàleà a e ui à àl’iso e t e de traitement et en observant la variation de distance de 

laà su fa eà duà a e ui à pa à appo tà à l’a eà e ti alà deà laà ta leà uià o espo dà à l’a eà deà

profondeur (axe Z) du système de caméras, nous traçons la courbe de mesures relatives de 

profondeur obtenues par différence avec la première image du film. Etant donné que le 

mannequin est dans un premier temps immobile, la variation de distance devrait être nulle. Or, 

eà ’estàpasàleà asàlo s u’u eà otatio àduà asàdeàl’a l ateu àestàappli u e.àDa sà eà as,à ousà

observons une parabole, que nous définissons par un « trend »,àauàlieuàd’u eàd oiteà o sta teà à

zéro. En effet, quand la surface du collimateur observé par la caméra est à 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 pou àu eà gio àd’i t tà ROI à

définie sur un mannequin lors de la rotation du bras. 
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Figure 3.3: (a) Mannequin utilisé pour l’extraction des mesures de distance à partir de la zone d’intérêt (boîte 
bleue). (b) nuage de points obtenu après calibrage et fusion des données de deux cameras. 

 

Figure 3.4: Mesure de distance de la surface du mannequin pendant la rotation du bras de l’accélérateur. 

En déplaça tà laà zo eà d’i t tà ho izo tale e t,à laà pa a oleà uià apparaît dans le tracé des 

esu esàestàd al eàselo àl’e pla e e tàdeà etteàzo e (Figure 3.5 (a)). Cependant, un balayage 

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

figu àda sàl’illust atio à i-contre (Figure 3.5 (b)). 
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                                    (a)                                                                                                   (b) 

Figure 3.5: Mesure relative de profondeur extrait de différentes zones d’intérêt sur un mannequin pendant la 
rotation de l’accélérateur. (a) Balayage vertical et (b) Balayage horizontal 

Nous en déduisons que la distorsion apparaît en fonction de la position de la tête de 

l’a l ateu àpa à appo tà àlaàzo eàd’i t tào se e.àPou àteste àl’effetàdeà etteàdisto sio àsu à

un signal respiratoire, nous avons appliqué à la table de traitement un signal simulé à partir de 

l’e egist e e tà deà laà espi atio à d’u à patie t.à ái si,à le déplacement vertical du mannequin 

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

 

Figure 3.6: Signal respiratoire de référence extrait à partir des surfaces du mannequin avant mouvement de 
l’accélérateur. 

Lors de l'application d'une rotation au asà deà l’a l ateu , ce signal se déforme et nous 

observons une déviation brutale (« trend ») qui entrave l'analyse des données. La Figure 3.7 

montre le tracé respiratoire extrait à 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 

l’accélérateur 

Le problème a été observé sur plusieurs fantômes et sur quatre volontaires imposant donc une 

étape de filtrage de données. La Figure 3.8 o t eàlaà espi atio àd’u à olo tai eàa uiseà iaà ot eà

système.   

 

Figure 3.8: Signal respiratoire extrait de la surface abdominale d’un volontaire pendant le mouvement de 
l’accélérateur. 

3.2 Méthodologie 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 

l’effetà duà uità uià appa aîtà da sà leà sig alà espi atoi eà ai sià ueà da sà lesà su fa esà

correspondantes.  
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3.2.1 Filtrage de signal 1D 

Le signal respiratoire est corrompu par un bruit qui apparaît sousàfo eàd’u eàd iatio à

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 l'ensemble de 

l'intervalle étudié (Wu et al. 2007). La déviation peut être significative de manière à affecter 

l’analyse de la dynamique fondamentale du signal d’où la nécessité de l'éliminer par un processus 

uiàs’appa e teàauàd uitageàd’u àsig al. 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 à ajuster une courbe sur la série temporelle, c'est-à-dire à ajuster 

un polynôme à différentes parties du signal. L'équation de l'ajustement de la courbe polynomiale 

peut être écrite comme suit : � � = ���� + ����−� + ⋯ + ��� + ��+�                                             (3. 1) 

où p1, p2 ... pk + 1 sont les coefficients du polynôme � �  de degré n qui correspondent le mieux 

(au sens des moindres carrés) au signal. Une fois ajusté, le polynôme est soustrait du signal 

original pour obtenir le signal filtré. 

3.2.2 Filtrage de surface 2D 

Le bruit observé dans le signal respiratoire p o ie tàd’u àd alageàda sàles mesures de 

profondeur du nuage de points acquis. Certaines applications nécessitent le traitement des 

su fa esà e ti esà a à l’utilisatio à duà sig alà espi atoi eà seulà està i suffisa te. Nous souhaitons 

donc filtrer la surface acquise. Le filtre médian est l'un des filtres les plus utilisés dans le 

traitement de l'image et de la vidéo (Gonzalez 2016). Il peut être utilisé dans le domaine spatial 

pour lisser les données (Tukey 1977) ou dans le domaine temporel pour la soustraction de 

l'arrière-plan (Lo and Velastin 2001), (Piccardi 2004). Dans cette étude, le filtre médian temporel 

a été utilisé pour supprimer le bruit e à e plaça tà ha ueà pi elà deà l’i ageà a tuelleà pa à laà

moyenne des mesures du même pixel dans les images précédentes. Ce calcul est fait en se basant 

su àl’ uatio àci-dessous. ���� �, �, � = ������[� �, �, � , � �, �, � , … , � �, �, � ]                     (3. 2) 

Où F (x, y, k) est la valeur du pixel en (x, y) de la k-ième trame, avec k> 0. 
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Noto sà ueà leà filt ageà desà su fa esà està alis à e à hoisissa tà u eà zo eà d’i t tà e e ple : 

thorax), et en fixant un seuil qui permet la détection du déplacement indésirable ayant une 

a plitudeàsup ieu eà àl’a plitudeàduà ou e e tà espi atoi e. 

3.2.3 Évaluation de la méthode 

Après filtrage du signal respiratoire 1D, celui-ci est comparé au signal de référence acquis 

sans aucun mouvement de l’a l ateu . Le coefficient de corrélation (CC), défini selon 

l’ uatio àci-dessus, a été calculé pour déterminer le degré de corrélation et de dépendance 

entre les signaux bruité et filtré avec la référence.  �� = ∑ ��−�̅�  ��−�̅√ ∑ ��−�̅ �� ∑ ��−�̅ ��                                              (3. 3) 

où �̅ et �̅ sont les moyennes des deux signaux A et B respectivement. D’autre part, afi àd’évaluer 

la qualité de l'estimateur (polynomial), l'erreur quadratique moyenne (RMSE) a été calculée. 

Celle-ci permet de mesurer l'erreur moyenne de l'écart entre le signal de référence et le signal 

bruité et filtré par la formule qui suit : ���� = √∑ ��,�−��,� ���=� �                                                      (3. 4) 

Où x1 est le signal de référence et x2 le signal bruité ou filtré. 

La méthode de filtrage de surface proposée est validée en deux étapes : la première consiste à 

comparer des surfaces bruitées et filtrées avec la surface de référence, et la deuxième consiste à 

extraire le signal respiratoire à partir des surfaces filtrées et de comparer ce signal avec le signal 

de référence.  

Laà o pa aiso àdesàsu fa esà eposeàsu àl’esti atio àdeàl’ a tàe t eà elles-ci. Un recalage est 

ainsi réalisé entre la surface de référence et la surface bruitée puis filtrée en se basant sur 

l’algo ith eàdeà e alageàrigide 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. � = √ �� − �� � + �� − �� � + �� − �� �                                         (3. 5) 
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Où d est la distance calculée, xr, yr et zr sont les coordonnées du centre de gravité de la surface 

de référence et xt, yt, zt sont les coordonnées du centre de gravité de la surface transformée. 

L’ aluatio àdesàsig au àe t aitsà àpa ti àdes surfaces filtrées est réalisée comme celle décrite 

p de e tàpou àl’ aluatio àduàfilt ageàduàsig alà D. 

3.2.4 Recalage de surfaces : ICP 

L’algo ith eàICPà(Besl and McKay 1992) estàl’u àdesàalgo ith esàlesàplusàpopulai esàpou à

le recalage de données 3D dont la fonction coût est basée sur les distances entre les différentes 

images transformées dans un repère commun. Ce dernier repose sur une méthode itérative de 

recalage 3D qui consiste à calculer la matrice de transformation en faisant correspondre aux 

mieux deux nuages de points ou surfaces. Ainsi, l'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 à l'aide d'une fonction de coût d'erreur quadratique 

moyenne, selon l’ uatio à: � �, � = ��� ∑ ‖�� − ��� − �‖����=�                                                       (3. 6) 

Où Xi, Yi sont 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 polynôme 

Le degré du polynôme affecte la qualité du filtrage, celui-ci a été choisi empiriquement. 

E àeffet,àsiàl’o d eàestàpetit,àle polynôme a tendance à être plus lisse entre les points du signal, ce 

qui n'est pas souhaitable dans notre cas. Au contraire, si on augmente le degré de l'ajustement 

polynomial, nous observons une oscillation du polynôme entre les points du signal. Ceci tend à 

éliminer la dynamique fondamentale du signal et donc la respiration. La Figure 3.9(a) montre 

l’esti atio àd’u àpol ô eàdeàdeg à  dont l’ajuste e tà ’estàpasàsig ifi atifàetà ’a outitàpasà à

l’élimination de  la tendance dans le signal. La Figure 3.9(b) représente un ajustement du signal 

par un polynôme de dégrée 25 qui tend à fluctuer entre les points du signal. Ceci permet de lisser 

les données et d’éliminer la respiration plutôt que la tendance indésirable. 
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(a)                                    (b) 

Figure 3.9: Estimation du polynôme (en vert) qui ajuste le signal bruité (en bleu), (a) polynôme d’ordre 
inferieur (n=3) (b) polynôme de degré supérieur (n=25). 

Les expériences montrent u’u àpol ô eàdeàdegré n = 11 est un bon compromis. Ce polynôme 

s’ajusteàleà ieu à àlaàd a i ueài d si a leàduàsig alà o eàillust àda sàla Figure 3.10. 

 

Figure 3.10: Ajustement polynomial de degré 11. 

Analyse quantitative 

Afin d’ alue àlesàpe fo a esàdeà ot eàfilt eàet 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 après 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 

Temps en secondes 

A
m

p
lit

u
d

e
 e

n
 m

m
 

A
m

p
lit

u
d

e
 e

n
 m

m
 

Temps en secondes Temps en secondes 

A
m

p
lit

u
d

e
 e

n
 m

m
 



Suivi du patient en radiothérapie 

 

86 
 

Temps en secondes Temps en secondes 

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. 

 

Figure 3.11: Signal respiratoire de référence extrait à partir des surfaces abdominales du mannequin (bleu), 
signal respiratoire bruité en vert, et signal respiratoire filtré en bleu. 

Après validation sur fantôme, les signaux respiratoires de quatre volontaires ont été traités. 

Cependant, la comparaison quantitative avec une vérité terrain ne peut pas être réalisée par 

manque de référence. La Figure 3.12 montre que pratiquement toute la déviation présente dans 

les signaux extraits à partir des surfaces abdominales de différents volontaires a été éliminée 

ap sàappli atio àdeàl’ajuste e tàpol o ial. 
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(c)                                                                                (d) 

Figure 3.12: Filtrage des signaux respiratoires de différents volontaires. 

3.3.2 Surface 2D 

Nous nous intéressons ai te a tà àlaà alidatio àdeàl’effi a it àduàfilt eà dia àte po elà

utilisé pour le traitement des surfaces. La Figure 3.13(a), montre la déviation des points due aux 

décalages dans les mesures de profondeur àp o i it àdeà l’a l ateu .àáp s application du 

filt eà dia à te po elà su à u eà zo eà d’i t tà i ià le thorax), les surfaces apparaissent 

ualitati e e tà ieu à o l esà o eàleà o t eàl’illust atio  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 
l’accélérateur (en bleu) par rapport à la surface de référence en rouge, (b) restitution de la surface (en bleu) 

après filtrage qui corrèle avec la surface de référence (en rouge). 

Ces résultats peuvent être confirmés de manière quantitative par le recalage rigide de surface au 

o e àdeàl’algo ith eàICP. 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 après 
filtrage. 

 Avant filtrage Après filtrage 

Translation selon X (mm) 

Translation selon Y (mm) 

Translation selon Z (mm) 

Rotation autour de X (degré) 

Rotation autour de Y (degré) 

Rotation autour de Z (dégré) 

3,2 

3,9 

7,0 

0,2 

0,4 

0,3 

1,4 

1,6 

1,9 

0,02 

0,01 

0,01 

álo sà ueàl’a plitudeàduà ou e e tà espi atoi e varie entre -2 et 2 mm, le décalage des surfaces 

pou àdesàpositio sàdeà l’a l ateu  proches de la zone étudiée indique un écart de 7 mm en 

di e tio à e ti al,à , àetà , à àe àlo gitudi alàetàlat alà espe ti e e t.àáp sàfilt age,àl’ a tà

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 

appli u es,àleà al ulàdeàdista eàe t eàlaàsu fa eà uit eàetà elleàdeà f e eàai sià u’e t eàlaà

surface filtrée et celle de référence donne respectivement 8,6 et 2,6 mm. Après 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 à 0,75 après 

filtrage. Ce résultat est conforme à celui obtenu pour le filtrage 1D. 

 
Figure 3.14: Signal respiratoire extrait à partir des surfaces abdominales du mannequin, en bleu le signal de 

référence, en vert le signal bruité, et en rouge le signal respiratoire extrait après filtrage des surfaces. 
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3.4 Discussion 

L’i flue eàdeàlaà fle ti it àet 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 

selo à l’a gleà d’o se atio . En considérant un objet transparent, le même signal IR est 

partiellement réfléchi par la surface de l'objet ainsi que par l'arrière-plan. Les tests sur fantômes 

confirment et o pl te tàl’ tatàdeàl’a tàe ista tàsu àl’i flue eàdesà fle io sà ultiplesàpa àdesà

surfaces transparentes sur la qualité des mesures. Par conséquent, l'image de profondeur ne 

correspondra pas à la scène 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 l'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). Ce ià ’estàpasàsu p e a tàcar laà o pa aiso àa e à ot eà it àte ai à ’està

pas parfaite. En effet, le signal obtenu en appliquant le sig alà espi atoi eàd’un patient à la table 

en même temps u’u eà otatio à duà asà de l’a l ateu , ne peut pas être directement 

comparable à la référence obtenue sans rotation du bras. Le mouvement simultané des deux 

composants oblige la machine TrueBeam à imposer des contraintes pour optimiser les vitesses 

de déplacements. Cela rend le signal respiratoire initial légèrement différent de ce même signal 

obtenu après application de la rotation du bras deàl’a l ateu .àEta tàdo à ueàlaà a hi eàaà

fait varier la vitesse de mouvement entre les points de contrôles (représentent les paramètres 

de délivrance du faisceau à certains angles de l’a l ateu  selon ses contraintes, le signal 

o te uà e à d plaça tà laà ta leà età l’a l ateu à si ulta e tà està l g e e tà dilat .à ái sià

l’ aluatio àdeàl’effi a it àduàfilt ageàestài flue eàpa àleàfaità ueàleàsig alàdeà f e eà ’estàpasà

parfait. Par ailleurs, la méthode de filtrage du signal respiratoire proposée ne peut pas être 

appliquée en temps réel étant donné que le calcul des coefficients du polynôme utilise des points 

su àtoutà l’i te alleàdeàte psàpou àu àajuste e tàplusàp is.àái si,à etteà thodeàpeutà t eà
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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 à 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 à 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 complète 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 ’avons pas accès à la vérité terrain et nous ne 

pouvons donc pas quantifier nos résultats. Une solution potentielle serait d’utilise  un spiromètre 

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-à-dire sans tenir compte des 

co ditio sàd’o se atio àdégradées par le milieu clinique.  

La caractérisation du bruit présent dans la salle de radiothérapie était nécessaire avant 

touteàappli atio .àDa sà eà uiàsuità ousà alue o sàl’appli atio àdeàlaàKi e tàV à o eàoutilàdeà

repositionnement quotidien du patient. 

4. Repositionnement du patient   

Une étape routinière en radiothérapie externe est le repositionnement précis du patient 

à chaque séance de traitement. Le processus clinique mis en place à l’heu e actuelle ’estàpasà

complètement satisfaisant. Nous présenterons dans ce qui suit la méthodologie qui tend à 

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, pa àl’utilisation d’u à

s st eàd’a uisitio àfo àde 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 Méthodologie 

Ceàt a ailàestàl’e te sio àdeàl’ tudeài iti e 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 système stéréo Kinect V2 pour le repositionnement quotidien du patient se fait en deux 

étapes. La première consiste à détecter le mouvement appliqué à la table de traitement (en 3 et 

6 DDL) avant et après repositionnement pendant la même séance et la seconde consiste en la 

prédiction du mouvement pour estimer la position du patient à chaque séance de traitement par 

appo tà àlaàpositio àfi aleà u’ilàa aitàà la fin de sa séance J0. 

La méthode utilisée pour la détection ainsi que pour la prédiction du mouvement est basée sur 

le recalage des images surfaciques.à L’algo ith eà utilis à est, comme nous l’avons vu 

p de e t,àl’algo ith eàICP qui a pour but de superposer deux nuages de points en estimant 

la transformation à appliquer afin deà i i ise àlaàdista eàe t eàeu .àâàlaàso tieàdeàl’algo ith eà

de recalage, nous obtenons une matrice de transformation à partir de laquelle nous extrayons 3 

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

En se basa tàsu àl’ tudeàp de teà e eàda sà ot eàla o atoi eà uiàutilise un système stéréo 

de caméras SR4000 pour le même objectif, et dans le but de comparer les performances de la 

Ki e tàV àda sà lesà esà o ditio sàd’utilisatio ,à ousàavons réalisé des acquisitions par les 

deux systèmes de caméras (Kinect V2 et SR4000) afin de comparer leur précision. Le système de 

caméras SR4000 est installé exactement de la même manière que celui des Kinect sur le plafond 

au-dessus de la table de traitement à la même dista eàdeàl’iso e t e. 

4.1.1 Détection du mouvement 

Les premières mesures ont été réalisées sur fantômes (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 J0. Des images radiographiques KV ou 

CBCTàso tàa uisesàafi àd’affi e àso àpositio e e t.àSuiteà àu à e alageàd’i agesà li i uesà uià

se fait normalement sur les structures osseuses et sur la tumeur, des déplacements sont 

appliqués à la table pour replacer le patient dans la même position. Ces déplacements sont filmés 

pa à ot eàs st eàd’a uisitio .àLe e alageàd’i ages surfaciques as àsu àl’algo ith eàICPàestà

ai siàeffe tu àe t eàl’i ageàdeà f e eàa uiseàa a tàd pla e e tàdeàlaàta leàetàl’i ageàfi aleà
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après déplacement de la table. Le résultat du recalage nous donne une matrice de transformation 

6D qui sera comparée avec les déplacements réels appliqués à la table. Le recalage aux moindres 

carrés nous donne la meilleure matrice de transformation qui sera appliquée au nuage de points 

i leàa e àu à o eàd’it atio sàfi ài ià à àjus u’ àu eàe eu à o e eàauà a ài f ieu e à 

0,1 mm.  

Pour une précision optimale, la prise en compte des mouvements respiratoires est cruciale pour 

permettre u eàgestio àdeàl’e se leàdeàlaàsu fa e.àLes 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 à recaler à la même phase respiratoire 

afi àd’ ite à lesàd pla e e tsàdus 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 ICPà:àleàp e ie àsu àu eàzo eàd’i t tàla ge et le deuxième sur 

une zo eà plusà duiteà afi à d’affi e à leà p e ie à e alage.à Da sà ot eà tudeà u à seulà e alageà

suffisaitàpou à o e ge à e sàlaà eilleu eàsolutio .àNoto sà ueàleà hoi àdesàzo esàd’i t tàetàleà

bruit aléatoire affectent fortement la qualité du recalage, pour cela un contrôle visuel a été 

effectué après 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 fantôme (cube et mannequin) a été réalisée en plaçant ceux-ci 

su àlaàta leàdeàt aite e tàetàe àappli ua tàdesàd pla e e tsàe à DDLàai sià u’e à DDL. Après 

validation sur fantômes, 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 

pou à lesà t aite e tsà ORL,à u à as ueà the ofo à aà t à utilis à pou à l’i o ilisatio à desà

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 donnéesà li i uesàetàpou àlesàt aite e tsàe à DDL,àdeu às st esàd’a uisitio sà Ki e tà

V2 et SR4000) ont été utilisés alternativement afin de comparer les performances et la précision 

de ces systèmes dans les mêmes conditions cliniques.  

4.1.2 Evaluation de la précision du système 

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 à la table. Ce iàestàfaitàpa àl’appli atio àdeà etteà at i eà

auà a e t eàdeà laàsu fa eà à e ale àafi àdeà esu e à l’e eu à sulta teàe t eà l’i ageà i itialeà

a a tà d pla e e tà età l’i ageà fi aleà fil eà ap sà d pla e e t.à Laà o eà desà e eu sà∆Eà su à

chaque axe ainsi que la différence E entre la norme du déplacement mesuré et celui appliqué 

sont calculés comme suit : ∆� = √ ∆� � + ∆� � + ∆� �                                                              (3. 7) � = √ �� � + �� � + �� � − √ �� � + �� � + �� �                                (3. 8) 

Ou xr, yr, zr sont les déplacements réels appliqués à la table de traitement et xm, ym, zm sont les 

déplacements du barycentre de la surface mesurés par notre système. Cette erreur est 

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

Déplacements en 6DDL 

Da sà leà asà d’u à d pla e e tà deà ta leà e à DDLà u à t aitement spécifique doit être 

complémentairement effectué. La matrice de transformation ne peut plus être appliquée au 

barycentre du nuage de points car nous avons besoin ici de récupérer lesà otatio s.àD’aut eàpa t,à

différentes combinaisons de rotations et de translations peuvent conduire à un bon résultat de 
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repositionnement. La comparaison directe entre les déplacements calculés et ceux appliqués 

’estàdo àpasàpe ti e te.à La transformation estimée est cette fois-ci appliquée au nuage de 

point entier et co pa eà a e à l’i ageà fi aleà fil eà ap sà d pla e e t. Cette comparaison 

eposeàsu àleà al ulàdeàlaà o eàd’e eu àe t eàlesàdiff e tsàpoi tsàdeàlaàsu fa e.àO ,àleà uageàde 

poi tsàa uisàpa àu àtelàs st eàd’a uisitio àsu fa i ueà ’estàpasào do àdo àilàest impossible 

d’asso ie  lesà poi tsà deà l’i ageà t a sfo ée avec ceux de l’i ageà fi aleà fil e pour calculer 

l’e eu . Comme proposé dans (Gilles 2016) ousà e plaço sàl’i ageàfi aleàfil eàpa àu eàimage 

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 même repère que celui de la transformation obtenue par recalage ICP (le repère fixe de 

la salle). Dans ce contexte, nous avons étudié plus profondément les mouvements de table. Cette 

dernière est composée de deux parties (Figure 3.16). La première partie inférieure permet les 

translations selon les axes x, y et z ainsi que les rotations autour de l'axe vertical Z fixe. La 

deuxième partie montée au-dessus de la première effectue les tangages et les roulis par rapport 

à un point mobile, le point zéro de la table. Celui-ci coïncide avec l'isocentre lorsque la table est 

à sa position de coordonnées initiale (0,0,0). Toutes les coordonnées du système 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 l'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 l'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 même repère. Par ailleurs, la table de traitement inclus des 
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compensations du mouvement afin de cibler la tumeur qui peut bouger suite à 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 selo àl’ uatio  ci-dessous: � = �� ∗  �� ∗ �� ∗ ��                                                            (3. 9) 

Où Rz, Rx et Ry sont la matrice de rotation autour des axes z, x et y respectivement, et Tr est la 

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

Après calcul de la matrice de transformation de la machine TrueBeam, celle-ci est appliquée à 

l’i ageà i itiale,àa a tàd pla e e tàdeà laà ta le,à pou à e à l’i ageà fi ale.àCetteàde i eà se aà

comparée a e àl’i ageào te ueàpa à e alageàICP.  

4.1.3 Prédiction du mouvement intra fraction 

Afin de prédire les déplacements à appliquer à la table au début de chaque séance de 

traitement, la position du patient au jour JN est comparée à sa position de référence validée à la 

fin de son J0. La position estimée par notre système est comparée à celle donnée par recalage 

des images KV ou CBCT réalisées en clinique. Plusieurs tests ont été alis sàd’a o dàsu àfa tô eà

en plaçant celui-ci chaque jour à la même position définie par des marques tracées au croisement 

des lasers. Six patients, soit 12 mesures, traités en stéréotaxie intracrânienne ont été recrutés 

pour la prédiction du déplacement. La procédure du calcul est similaire à celle utilisée pour la 

détection du déplacement.  

L’ aluatio à deà laà p isio à deà ot eà s st eà està al ul eà e à o pa a tà lesà i agesà fi alesà

construites à partir des déplacements obtenus par recalage KV ou CBCT au début de chaque 

s a eàa e àl’i ageào te ueàpa à e alageàICP.àLeà al ulàdeàl’e eu àest le même que celui pour la 

détection du mouvement.  

4.2 Résultats 

4.2.1 Détection des déplacements 

Tests sur fantômes  

Une première étape de validation sur fantômes a été réalisée pou à l’ aluatio à duà

s st eàKi e tàV àa a tàd’ tudie àsaàp isio àe à o ditio à linique. Cetteà tapeà ’estàpasàfaiteà
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pour la SR4000 considérant que celle- iàaà t à alid eàda sàl’ tudeà it eàp de e tà (Gilles 

2016). Cinquante et un déplacements, dont 21 en 3DDL et 30 en 6DDL, ont été analysés afin de 

o pa e àl’i ageà e al eàpa àl’ICPàa e àl’i ageàfi ale.  

Pou àdesàd pla e e tsàe à DDL,àl’i ageài itialeàfil eàa a tàd pla e e tàdeàlaàta le est recalée 

a e àl’i ageàfi aleào te ueàap sàd pla e e tàdeàlaàta le.àLaà at i eàdeàt a sfo atio ào te ueà

està appli u eà à l’i ageà i itialeà età o pa eà a e à l’i ageà fi aleà fil e.à Laà o e eà desà

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 ∆E, quant à elle, est légèrement 

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

Pour des déplacements en 6DDL, 30 déplacements ont été appliqués à la table en testant 

différentes combinaisons de translations et de rotations. Les translations variaient de 0,5 à 30 

àa e àdesà otatio sàalla tàdeà , àjus u’ à °. L’i ageài itialeàfil eàaà t à e al eàa e àl’i ageà

finale filmée. Pour évaluer la qualité du recalage 6D et calculer sa précision, nous avons créé une 

i ageàfi aleà à laàpla eàdeà l’i ageàfi aleà fil eàap sàd pla e e tàdeà laàta le.àL’id eàétait de 

pouvoir appareiller les deux nuages de points afin de calculer la distance entre eux. Ceci est fait 

pa à l’appli atio àdeà laà at i eàdeà t a sfo atio àdeà laà a hi eàT ueBea à (équation 3.9) sur 

l’i ageài itialeàafin de comparer celle- iàa e àl’i ageà e al eàpa àICP. 

Il a été constaté dans (Gilles 2016) que la machine perd en précision lors des rotations et de leurs 

compensations pour des angles supérieurs à 2°, pour cela les résultats ont été séparés pour des 

angles de rotations supérieurs et inférieurs ou égale à 2°. Nous avons obtenu des résultats 

meilleurs pour des angles inferieurs à 2°,à eà uià o fi eà etteà l’h poth se.à Co pa sà au à

résultats obtenus par Gilles sur une série de tests sur fantôme utilisant les SR4000, nos résultats 

sont clairement plus précis. Dans cette dernière étude deux recalages ICP ont été utilisés 

successivementà pou à affi e à lesà sultats.à L’e eu à o e eà o te ueà està epo t eà da sà leà

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

Angles 
SR4000 

1 ICP 

SR4000 

2 ICP 
Kinect V2 

>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 très encourageants nous ont menés à évaluer la précision de notre système dans 

les conditions cliniques. 

Etude clinique 

Le traitement des données cliniques s’effe tueà deà laà eà faço à que celle décrite 

précédemment. Toutefois, dans le cas de patients, le signal respiratoire est extrait afin de choisir 

les images à recaler dans la même 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 à 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 systèmes d’acquisition. 

 
Vertical 

(mm) 

Longitudinal 

(mm) 

Latéral 

(mm) 

SR4000 0,8±0,7 0,8±0,7 0,7±0,6 

Kinect V2 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± , à àselo àl’a eà

e ti al,àlo gitudi alàetàlat al.àNousào se o sàda sàtousàlesà asàu eàdi i utio àdeàl’e eu àdeà

déplacements mesurés par la ki e tàV àpa à appo tà àl’e eu àdeàd pla e e tsà esu sàpa à la 

SR4000 le long des 3 axes. La moyenne des ∆E calculée pour les mesures obtenues par Kinect V2 
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montre une erreur légèrement supérieure que « l’e eu à o e » (1,1±0,3 Vs 0,5±0,4) mais cette 

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

Pour les déplace e tsàe à DDL,à l’ tudeà e eàpa àGillesà ’aà t àtest eà ueàsu à i àpatie tsà

a a tàu àt aite e tàORL.àLaàp isio àduàs st eà ’ taitàpasàsatisfaisa te.àPou àa oi àu eàid eà

glo aleàdeàlaàp isio àduàs st eàSR ,à ousàa o sàutilis àlesàdeu às st esàd’acquisitions 

(Kinect V2 et SR4000) afin de comparer leur performance. Ces derniers sont utilisés en alternance 

pour éviter toute interférence de la lumière 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 à 2°, car au-delà de cette valeur des imprécisions de déplacement de la table 

pourraient être introduites. « L’e eu à o e » 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 4,9±0,6 

Kinect V2 1,6±0,5 1,7±0,7 1,7±0,9 

Laà o pa aiso àdesà sultatsào te usàpa à lesàdeu à s st esàd’a uisitio àp se teàdeà la gesà

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 système SR4000 est conforme à celui obtenu dans (Gilles 2016). 

Nous pouvons constater que le résultat fourni pa à leà s st eà d’a uisitio à Ki e tà V à està

satisfaisant et sa précision est cliniquement acceptable. 

4.2.2 Prédiction 

Après évaluation de la précision du système Kinect V2 pour la détection des 

déplacements, nous utilisons ce système pour la prédiction de la position du patient au début de 

chaque séance. La position de référence est acquise lors de la séance J0. La position du patient à 

la séance JN est recalée avec la position J0 pour calculer les déplacements à appliquer à la table 

afin de replacer le patient.  
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Tests sur fantômes 

Nousàa o sàtoutàd’a o dà he h à à alue àlaàp isio àdeàlaàp di tio àdesàd pla e e tsà

sur une série de tests réalisés sur fantômes. Celui-ci est positionné àl’aideàdesàlase sàde la salle 

qui se croisent sur des points marqués sur ses surfaces. 14 mesures ont été analysées pour 

l’esti atio àdeàlaàpositio àe à DDL.àL’i ageài itialeàauàjou àJ0 està e al eàa e àl’i ageàauàjou àjN. 

La transformation obtenue est évaluée par comparaiso àdeàl’i ageà e al eàa e àl’i ageàfi aleà

créée à partir des déplacements appliqués à 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 « l’e eu à o e » donne une valeur de 0,5±0,4 mm. Cette 

erreur est légèrement supérieure à celle obtenue pour la détection des déplacements (0,4 ± 0,3 

mm).  L’e eu à∆E, quant à elle, a une valeur de 0,9±0,8 mm.  

Tableau 3.6: Différence absolue entre les déplacements prédis et ceux appliqués à 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 fantôme 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 

a uisitio sà su à patie tsà à auseà deà l’a ato ieà uià peutà a ie à e t eà lesà s a esà età duà uità

aléatoire qui dépend de la scène observée.  

Données cliniques 

La précision du système dans des conditions cliniques a été évaluée sur 6 patients filmés 

lors de leur J0, J1 et J2. 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 DDL.àáfi àd’ alue à eà sultatà ousàdi iso sàlesà esu esàselo à

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 deuxième contient les mesures obtenues par comparaison avec les décalages calculés à 
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partir desài agesàCBCT.àL’e eu à al ul eàpou à ha ueàg oupeà o t eàu eà aleu àdeà , ±0,5 mm 

et 2,4±0,2 mm respectivement. 

4.3 Discussion 

L’e jeuàp i ipalàe à adioth apieàe te eàestàde repositionner le patient à chaque séance 

da sà laàpositio à u’ilà a aità lo sàdeà so à J .à Lesà te h i uesà li i uesàutilise tàdesà lase s,à uià seà

croisent sur les points de tatouage du patient, souvent couplées à des imageries de contrôle KV 

et/ou CBCT. Appliquées quotidiennement, ces images ajoutent une dose de radiations 

suppl e tai e,à eà uià està i d si a leà pou à leà t aite e tà pa à adioth apie.à L’o se atio à

surfacique disponible avec les systèmes commercialisés actuellement (AlignRT, Sentinel TM, 

Ctalyst TM) permet un repositionnement précis mais certains ne peuvent pas être appliqués en 

temps réel et sont très coûteux et complexes à mettre en place. Une solution potentielle est 

l’utilisatio àdesài agesàsu fa i uesàa uisesàpa àdesà apteu sàdeàp ofo deu .àCette technologie 

pe etàl’a uisitio àe àte psà elàdeàlaàsu fa eà o pl teàduàpatie tàoff a tàai siàlaàpossi ilit à

de la gestion totale des mouvements du patient au cours du traitement. Un système de caméras 

st oàaà t àutilis àda sàl’opti ue de repositionner quotidiennement le patient sur la table de 

traitement. La précision de ce système est évaluée pour la détection ainsi que pour la prédiction 

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

Détection 

Dans un premier temps, nous avons filmé le patient pendant la séance de traitement et 

o pa à leà d pla e e tà esu à pa à leà e alageà d’i ages surfaciques avec le déplacement 

appliqué à 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 supérieur à 2 mm.  

Les résultats obtenus dans Gilles (Gilles 2016) par le système 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 sur fantômes. Afin de comparer les deux systèmes dans les mêmes conditions cliniques nous 

a o sà alis àdesàa uisitio sàsu àpatie tsà àl’aideàduàs st eàst oàSR .à« L’e eu à o e » 

obtenue pour 59 fractions était égale à 5,0±0,8mm. Par ailleurs, Platch et al (Placht et al. 2012) 
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ont utilisé les cameras PMD pour détecter des déplacements 4D (3 translations et 1 rotation). 

L’e eu ào te ueàétait de 1,62±1,08 mm en translation et de 0,07°±0,05° en rotation. Schöffel et 

al (Schöffel et al. 2007) ont étudié les performances du système AlignRT en 4D sur 4 volontaires. 

L’e eu à al ul e était de 1,0±0,5 mm et de 0,02°±0,26°. Nos résultats montrent une amélioration 

significative par rapport aux autres systèmes développés.   

Prédiction 

Les résultats satisfaisants obtenus pour la détection des déplacements de la table en 

radiothérapie nous ont encouragé à évaluer la précision de notre système pour la prédiction des 

d pla e e tsàafi àd’esti e àlesàd alagesà àappli ue à àlaàta leàpou àpositio e àleàpatie tà àlaà

position définie à la fin de son J0. 

Les résultats du recalage su fa i ueàe t eàl’i ageàdeà f e eàa uiseà àlaàs a eàJ0 etàl’i ageà

acquise à chaque séance JN ont été comparés avec les résultats du recalage des images cliniques 

KVà et/ouàCBCT.à Leà e alageà desà i agesà KVà està u à e alageà Dà a uelà uià s’effe tueà pa à 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 fantôme 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 

intracrânienne ont montré une « erreur norme » plus grande que celle obtenue sur fantôme 

ayant une valeur de 2,7±0,5 mm par comparaison avec les déplacements obtenus par recalage 

sur les images KV et 2,4±0,2 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 système SR4 à su à à esu esà e à DDL,à l’e eu à o te ueà da sà l’ tudeà

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). Laàp di tio àduà ou e e tàe à DDLà ’aàpasà t à alis eàda sàl’ tudeà

mentionnée. Un autre système, 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 systèmes de mesures. 

 Vertical Longitudinal Latéral 

Kinect V2 (6DDL) 0,9±0,5 1,6±0,9 2,1±0,5 

SR4000 (3DDL) 3,6±3,3 3,3±2,7 3,7±2,3 

Catalyst (3DDL) 1,5±3,6 1,3±4 0,7±2,8 

Bie à ueà osà sultatsàsoie tà eilleu sà ueà eu àp se t sàda sàd’aut esà tudes,àilsàd passe tà

tout de même la tolérance clinique. L’e eu à al ul eàpeutà t eàaffe t eàpa àplusieurs facteurs. 

La précision du calibrage 6D a un impact direct sur la précision des mesures de profondeur. Elle 

peutàe t aî e àdesàd alagesàsu à ha ueàa eàai sià ueàdesàe eu sàdeà otatio àsiàl’iso e t eà ’està

pas repéré précisément.àD’aut eàpa t,àleàbruit 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 scène observée, il existe le bruit qui dépend 

de la positio àdeàl’a l ateu àpa à appo tà àlaàsu fa eàfil e.àPou àlaàd te tio àduà ou e e t,à

les images recalées sont choisies pour une même position de la tête de l’a l ateu àafi àd’ ite à

ce bruit, alors que pour la prédiction du mouvement les images recalées ont été acquises pour 

u eàpositio àdeàlaàt teàdeàl’a l ateu àdiff e te,à eà uiài duitàl’appa itio àd’u à uitàdiff e tà

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

Pa àailleu s,àl’e eu à al ul eài lusàl’i p isio àdeà ot eàs st eàe àplusàdeàl’e eu ào te ueà

par la procédure clinique et les conditions cliniques. En effet, le recalage manuel sur les images 

KVà Dà effe tu à pa à lesà a ipulateu sà està d’u eà fai leà p isio .à U eà aut eà aiso à està ueà

l’a ato ieàduàpatie tàpeutà a ie àe tre les séances ce qui peut entraîner un changement de la 

lo alisatio àdeàlaàtu eu àpa à appo tà àlaàsu fa eàe te e.àD’aut eàpa t,àda sàleà asàdeàt aite e tà

ORL où u à as ueàd’i o ilisatio àestàutilis ,à leàpatie tàpeutà ouge àl g e e tà àl’i t ieu à

de so à as ue.àCeà ou e e tà ’estàpasàd te t àpa à ot eà s st e,à eà uiàpeutàaug e te à

l’e eu àe t eàlesàd pla e e tsà esu sàetàlaà it àte ai .à 
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5. Conclusion 

Nous avons présenté dans un premier temps la principale source de bruit dans la salle de 

radiothérapieàp o e a tàdeàl’effetà ulti-trajet de la lumière IR et de la nature des objets présents 

dans la scène. Ilàs’agitàpa ti uli e e tàdes 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 à partir des surfaces acquises par le système Kinect V2 stéréo. Nous avons 

proposé des méthodes de filtrage pour dui eà l’effetàduà uit. Nos résultats ont montré une 

amélioration significative des mesures de profondeur après filtrage. 

Dans la deuxième partie du chapitre nous avons traité la problématique de repositionnement du 

patie tàe à adioth apieà àl’aideàd’u às st eàd’a uisitio àsu fa i ue. Celui-ci a l’avantage de 

suivre les mouvements en temps réel avec une eilleu eà p isio à ueà d’aut esà s st esà

commercialisés. Une première étape de validation a consisté à détecter les déplacements 

appliqués à 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 

esu esào te uesàaàpe isàd’ alue à eàs st eàpou àlaàp di tio àdeàlaàpositio àduàpatie tàauà

début de chaque séance e à ueà deà l’utilisatio à d’u à o e à o à i adia tà pou à le 

repositionnement quotidien en radiothérapie. Concernant les déplacements obtenus par 

recalage des images cliniques, la précision de notre système montre une erreur plus petite en 

o pa a tàa e àlesà i agesà e al esàsu àCBCT.àCe ià etàe à ide eàl’e eur clinique qui peut 

être commise par le recalage manuel des images KV.  

Après 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’ iter les collisions potentielles entre la machine et le patient pendant la délivrance du 

traitement. 
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Chapitre 4 Détection de collisions 

en radiothérapie 
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Durant le traitement par radiothérapie externe, leà asàdeà l’a l ateu àeffe tueàu eà

rotation autour de la table de traitement. Ce mouvement peut engendrer des collisions entre 

l’a l ateu àetàlaàta leàouàleàpatient allongé sur celle-ci. Nous présenterons dans ce chapitre le 

système 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’aug e te àl'effi a it àduà

service médical. Ce système est basé sur une représentation géométrique 3D de la machine 

T ueBea àetàsu àl’a uisitio àdeàlaàsu fa eàduàpatie tàpe da tàlaàs a eàdeàt aite e t. La surface 

du patient est acquise à l'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 être 

particulièrement utile dans les procédures de « radiothérapie 4π » lorsque la table et 

l’a l ateu àse déplacent simultanément (Tran et al. 2017). En effet, la rotation de la table crée 

u àespa eàg o t i ueàdeà πàdans lequel est délivrée la dose de rayonnement à la tumeur. Selon 

Becker (Becker 2011), l'utilisation d'un nombre d'angles d’i adiatio à plusà g a d dans la 

te h i ueà πà o -coplanaire permet d'étaler la dose longitudinalement et améliore la 

conformité du champ de traitement. 

1. Détection de collisions 

Une collision peut être définie pa à l’i te p t atio à da sà l’espa eà d’u à ou plusieurs 

objets géométriques (Hadap et al. 2004). L'objectif de la détection de collisions revient ainsi à 

vérifier le contact physique et à calculer des requêtes de distance et de pénétration entre ces 

objets. La procédure générale de détection de collisions comprend trois phases (Hubbard 1993). 

La première est une étape approximative appelée « broad phase ».  Cette étape permet de 

trouver les objets qui pourraient entrer en collision et de les isoler. La deuxième étape consiste 

à localiser sur ces objets filtrés, la potentielle zone de ollisio .àC’estàlaàphase « narrow-phase ». 

La dernière phase « exact phase » est plus précise :àelleà o sisteà à al ule àl’i te se tio àph si ueà

entre les paires de primitives (la plus petite représentation géométrique deà l’o jet : triangle, 

polyhèdre). Nous pouvons distinguer deux types de calcul de collisions : discrètes ou continues 

(Redon et al. 2002). La détection de collisions discrètes est une méthode spatiale qui consiste à 

échantillonner les mouvements des objets et détecter les interpénétrations d'objets à 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 discrètes (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 

d elopp sàpou àl’ tudeàd’i te se tion 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 systèmes de détection de collisions où les objets sont représentés sous forme 

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

Leà p o l eà sou e tà e o t à da sà l’ tudeà deà d te tio à deà ollisio sà està ueà le test 

d'intersection entre la géométrie des objets est souvent très coûteux, en particulier lorsque les 

objets sont composés de milliers de primitives. Des approches ont été développées dans le but 

d’a l e àetàdeàsi plifie àleàp o essusàdeà al ul.àL’app o heàcouramment utilisée est basée sur 

les hiérarchies de volumes englobants (BVH).àCetteàapp o heàs’estàrévélée très 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 l'objet (Ericson 2004).  Cette approche consiste à 

partitionner chaque objet de manière récursive. La hiérarchie est représentée par un arbre 

o stitu àdeà œuds,àdeàfilsàetàdeàp i iti es.àCha ueà œudàestàu à olu eàe glo a t qui couvre 

l’e se leàdeàl’o jet,à les volumes qui englobent lesàe fa tsàdeà ha ueà œudà e ou e tàune 

pa tieàdeàl’o jetàet chaque niveau successif de la hiérarchie donne un recouvrement plus étroit 

de l'objet. Finalement, les feuilles contiennent une ou plusieurs primiti esàdeàl’o jet. Les arbres 

peuvent avoir deux (arbres binaires) ou plusieurs fils (octree) (Mezger et al. 2003).àL’utilisatio à

de l’app o heàBVHà o sisteà à hoisi à le type de volume englobant, la méthode de construction 

deàl’a e,àlaà thodeàdeà iseà àjou àdeàl’a eàetàl’algo ith eàdeàtest de détection exacte au 

niveau des primitives. 
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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 critères : la précision de rapprochement de la géométrie de 

l’o jet,àleàte psàdeà o st u tio àetàdeà iseà àjou àdesà olu esàe glo a ts,àl’espa eà oi eà

u’ilsà o upe tà età leà te psà d’e utio à desà e u tesà deà dista e.à Laà p isio à d’u à olu eà

englobant est le pourcentage du volume qui estào up àpa àl’o jetàe glo .àCeà olu eàd pe dà

deàlaàg o t ieàdeàl’o jetà àe glo e .àGénéralement, plus le type de volume englobant est précis, 

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

volumes englobants parmi lesquels nous trouvons : 

 Les sphères (Quinlan 1994), (Hubbard 1995), B adsha àa dàO’Sulli a à  : ’està laà

forme de volume englobant la plus simple. Elles contiennent des informations sur leur 

rayon et leur e t eà elatifà àl’o igi e. Les sphères sont fréquemment utilisées car il est 

très rapide de tester les intersections entre elles. De plus, les sphères sont invariantes aux 

rotations, ce qui accélère le temps de mise à jour. 

 Les AABBs (Axis Aligned Bounding Box) (Bergen 1997),(Larsson and Akenine-Möller 

2001) qui sont des boîtes 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 à jour à chaque intervalle de temps. Ces boîtes sont caractérisées par les normales 

à leurs faces, toujours parallèles avec les axes du système de coordonnées. Le test 

d’i te se tio à e t eà desà ááBBs est effectué sur les 3 axes. Bien que ces volumes 

englobants soient apidesà àe ute àlesàtestsàd’i te se tio ,àilsà eàso tàpasàassezàp isà

su toutà ua dàlesào jetsà u’ilsàe glo e tào tàdes 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 

boîtes semblables aux AABBs mais ayant une orientation arbitraire. Cette dernière 

pe etàd’affi e àlaà ep se tatio àg o t i ueàdeàl’o jetàetàd’aug e te àlaàp isio àdeà

calcul. Toutefois, lesà testsà d’i te se tio sàentre les OBBs sont plus coûteux car il faut 

vérifier les intersections à chaque instant sur 15 axes (trois faces de chaque OBB et neuf 

o i aiso sàd’a tes .  
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 Les k-DOPs (Discrete Oriented Polytope) (Zachmann 1998), (Fünfzig and Fellner 

2003)  sont des polyèdres convexes à orientation discrète dont les faces sont déterminées 

par un petit ensemble fixe de k normales. L’i te se tio àdeàkàde i-espaces permet la 

o st u tio àdeà eà olu eà uiàapp o heàauà ieu àlaàg o t ieàdeàl’o jet.àC’estàu eàfo eà

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 l’o jet.àCeà olu eàe glo a tàapproxime 

le plus précisément laàfo eàdeàl’o jet mais il est le plus complexe à construire et à mettre 

à jour. 

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

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

1.2 Co st u tio  de l’a e 

Laà o st u tio àdeàl’a eàdesà olu esàe glo a tsà eposeàsur trois stratégies principales 

(Ericson 2004) représentées dans la Figure 4.2. La première est la méthode ascendante « bottom-

up » (Volino and Thalmann 1995) qui part du dernier niveau de la hiérarchie jus u’ àlaà a i eàdeà

l’a e. Elle regroupe deux ou plusieurs p i iti esàpou àfo e àu à ou eauà œud. Bien que les 

méthodes ascendantes soient plus performantes, elles so tàplusàdiffi ilesà à ett eàe àœu e. La 

deuxième méthode est descendante « top-down » (Mezger et al. 2003), elle part du premier 

niveau de la hiérarchie ( olu eà e glo a tà l’e se leà deà l’o jet) jus u’au à p i iti es. Les 

méthodes descendantes (ou séparatives) procèdent en partitionnant l'ensemble d'entrée en 

deux ou plusieurs sous-ensembles. La dernière stratégie est la méthode par insertion (Goldsmith 

and Salmon 1987) qui construit la hiérarchie en insérant des primitives géométriques de manière 

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

des mises à jour au moment de l'exécution. 

 

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

1.3 Mise à jou  de l’a e 

Pour des objets dynamiques ou déformables, il est nécessaire de mettre à jour l’a eàdesà

volumes englobants à chaque instant. Ceci peut être alis àe à e o st uisa tàl’a eà à ha ueà

instant ou en le mettant à jour de manière incrémentale. La mise à jour est 10 fois plus rapide 

ueàlaà e o st u tio à o pl teàdeàl’a e (Bergen 1997a). Elle consiste à définir la position et 

l’o ie tatio à deà l’o jetà ai sià ueà duà olu eà e glo a tà à ha ueà i stant. Généralement les 

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

1.4 Test d'intersection au niveau des primitives 

Après d te tio à d’i te se tio à e t eà lesà hi a hies de haut niveau, des tests de bas 

niveau entre les primitives sont effectués pour déterminer l'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 à 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 

modèles synthétiques. 

2. Méthodologie 

2.1 Système 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)58 » pour la visualisation et le traitement des nuages de points 3D. L’i te fa eàg aphi ueà

d elopp eà pe età à l’utilisateu à d’i te agi à a e à leà od leà Dà deà laà a hi e.à Ceà s st eà

e uie tàe àe t eàlaàpositio àdeàlaàta leàe à DDLàai sià ueàl’a gleài itial et final de la trajectoire 

deà l’a l ateu .à Cesà i fo atio sà so tà e egist es en clinique après la planification du 

traitement des patients. Le système 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) d eloppe e tàd’u àalgo ith eàdeà

calcul de collisions en temps réel. 

2.1.1 Mod le de l’a l ateu  

La salle de thérapie est simulée par un modèle de la machine Varian TrueBeam 

(accélérateur, table) reconstruit en 3D u’o àpeutàt ou e àe àlig eàsu àleàsiteà« Varian TrueBeam 

Radiotherapy 3D59». La création et la manipulation des surfaces sont effectuées dans MeshLab 

et sont représentées sous forme de nuages de points. Le modèle de la machine est découpé afin 

d’o te i à ha ueàcomposant de la machine de traitement séparément. Ceci est nécessaire pour 

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

                                                        
58 www.vtk.org/ 
59 https://www.cgtrader.com/3d-models/science/medical/varian-truebeam-radiotherapy 

http://www.vtk.org/
https://www.cgtrader.com/3d-models/science/medical/varian-truebeam-radiotherapy
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rapport au centre du repère fixe de la salle (isocentre de la machine) selon les normes standards 

IEC. Une illustration du modèle 3D de la machine en nuages de points est représentée dans la 

Figure 4.3. 

 

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

Chaque composant effectue ses mouvements dans son repère local. Afin de modéliser le 

mouvement des composants, il faut définir tous les mouvements dans le repère fixe de la salle. 

Son point d'origine est l'isocentre mécanique de l'accélérateur linéaire, l'axe des abscisses est le 

long de la direction latérale, l'axe des ordonnées est le long de la direction longitudinale vers 

l’a l ateu àet l'axe des z représente l'axe vertical à la table de traitement. Le mouvement du 

asàdeàl’a l ateu  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 : 

[��� � − ��� � ���� � ��� � �� � �]                                                                    (4. 1) 

Le mouvement de la table de traitement est plus compliqué (voir chapitre précèdent). Celle-ci 

est composée de deux parties. La première partie inférieure est le support de la table qui permet 

la rotation autour de l'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, l’espa eàduàpatie t,àd fi ià o eàleà olume occupé par 

l’a ato ieà duà patie t,à està fil à pa à ot eà s st eà d’a uisitio à su fa i ueà fo à deà deu à

caméras Kinect V2 avec une fréquence d’a uisitio à de 10 Hz. Cette fréquence est un bon 

compromis entre le suivi en temps réel de mouvements des patients et la simplification du 

t aite e tàduà uageàdeàpoi tsàetàleàte psàdeà al ul.àU eàfe t eàd’a uisitio àaà t àutilis eàpou à

masquer l'arrière-plan et tous les objets indésirables dans la scène. Les surfaces acquises sont 

ali esàetài t g esàda sàl’i te fa eàg aphi ueàQtà o te a tàleà od leà Dàdeàl’a l ateu .ààà  

2.1.3 Algorithme développé 

L’algo ith eàdeàd te tio àdeà ollisio sà ueà ousàa o sàd elopp àestà as àsu àl’app o heà

BVH. Afin de choisir le type du volume englobant, nous avons trouvé le meilleur compromis entre 

la précision de l’app o i atio  duà olu eàdeàl’o jetàetàleàte psàdeà iseà àjou àetàd’e utio à

desàtestsàd’i te se tio .àLeàááBB semblait être un bon candidat pour une telle application. Celui-

ci effe tueà desà testsàd’i te se tio à apide,àutilise un espace mémoire plus petit ueàd’aut esà

volumes englobants plus complexes et son temps de construction et de mis à jour est raisonnable 

(Reggiani et al. 2002), (Bergen 1997). Dans cette étude, nous avons utilisé plusieurs AABBs pour 

e glo e à laà t teà deà l’a l ateu ,à laà pa tieà deà laà ta leà p se ta tà desà is uesà deà ollisio s,à

l’espa eào up àpa àl’a ato ieàduàpatie tàsitu àau-dessousàdeàlaàt teàd’a l ateu ,àlesà asàduà

patie tàetàlesàs st esàd’i o ilisatio sàlo s u’ilsàso tàutilis s.àNot eàa eàestà o st uitàselo à

l’app o heà« top-down » qui utilise deux niveaux de hiérarchie. Le niveau le plus haut est formé 

deà à œudsà ep se ta tàdesà olu esàqui englobent la totalité des objets étudiés. Le dernier 

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

Leàpa ou sàdeàlaàhi a hieà o e eàpa àu àtestàd’i te se tio àe t eàlesà œudsàduàp e ie à

niveau. Ceci est réalisé en calculant les positions des AABBs dans l'espace le long des 3 axes x, y, 

etàzàselo àl’ uatio à4.2. La Figure 4.4 montre un exemple d'intersection de test le long de l'axe 

des x. 



Détection de collisions en radiothérapie 

 

114 
 

 

Figure 4.4: Exemple d 'intersection de deux AABBs le long de l’axe x. � �, � = ����� ����� ⋀ �����  �����  ⋀ (����� ����� ⋀ �����  �����) ⋀ ���������� ⋀ �����  �����                                                      (4. 2) 

La mise à jour des AABBs est effectuée comme suit :  

 Le volume ááBBà uiàe glo eàlaàt teàdeàl’a l ateu àestà isà àjou à à ha ueàd pla e e tà

duà asà deà l’a l ateu . Qua dà l’o jetà e ad à pa à leà volume AABB se met en 

mouvement, celui- ià ’estàplusàalig àau àa es,àd’oùàlaà essit àdeà alig e àleàááBBà à

ha ueà otatio à deà l’o jet.à Leà alig e e tà duà volume AABB est fait simplement en 

calculant une reconstruction dynamique approximative à partir du volume AABB tourné. 

Nous appliquons la même matrice de rotation décrivant le mouvement du bras de 

l’a l ateu à su à lesà à sommets du volume AABB original, puis nous approximons le 

nouveau volume AABB à partir de cette matrice. Le volume AABB résultant est plus grand 

que leàááBBàd’o igi e. Considérons un volume AABB A affecté par une matrice de rotation 

M,à sulta tàd’u  volume AABB tourné Aʹ. Le volume AABB B qui englobe Aʹ est calculé 

pa à l’e te sio à desà i te allesà fo à pa à laà p oje tio à desà à so ets.à Laà Figure 4.5 

montre un exemple deà iseà àjou àd’u àvolume AABB en rotation. 

 
Figure 4.5: Mise à jour d’un volume AABB « A » en rotation « Aʹ » par approximation à l’aide d’un nouveau 

volume AABB « B ». 

A 
Aʹ 

B 
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 Etant donné que les rotations de la table sont toujours inferieures à 2°,àl’appli atio àdesà

rotations sur le AABB qui englobe une partie de la table avec la zone de traitement du 

patient ’aàpasàu eàg a deài flue e.àLeàááBBàdeàlaàta leàestàdonc mis à jour à chaque 

translation de la table.  

 Les volumes qui englobent les bras du patient suivent son mouvement et sont donc mis à 

jour à chaque mouvement détecté en calculant les points minimum et maximum du 

nuage de points englobé. 

Lo s ueàleàtestàd’i te se tio  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 requête 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 v ifie àsiàlesào jetsàs’i te p t e tàph si ue e t.àLes requêtes 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 etàd’accélérer le 

processus de détection de collisions et de calcul de distances, celui-ci se fait parallèlement en 

« multithreading ». Etant donné que toutes les coordonnées des points et des volumes 

englobants sont exprimées dans un même repère, la distance euclidienne entre les plus proches 

points des objets està al ul eàselo àl’ uatio à3.5.àLeà sultatàdesàtestsàd’i te se tio àduàde ie à

niveau indique une collision quand la distance minimale des points les plus proches est inférieure 

à une valeur de tol a eà li i ue.àDa sà eà as,àu à essageàd’a e tisse e tàs’affi heàpe etta tà

àl’utilisateu àd’a te àleà ou e e tàdeàlaà a hi eàpou à ite àlesà ollisio s.à 

2.2 Données  

Cette étude a été validée dans un premier temps sur 20 mesures réalisées sur le même 

mannequin que celui utilisé dans le chapitre précédent, placé sur la table de traitement à 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 

l’a l ateu àtou aitàautou àdeà laàta le. 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 problème 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 de60. 

2.3 Evaluation du système 

L’ aluatio à deà laà p isio à deà ot eà s st eà deà d te tio à deà ollisio sà seà faità pa  

comparaison entre les angles calculés et ceux détectés en clinique par les systèmes de collisions 

méca i uesàe t eàl’a l ateu àetàlaàta le, ainsi que par le système LaserGuard intégré dans la 

machine de Varian pour éviter les collisions avec le patient. Afin de comparer les deux systèmes, 

ilà taità essai eàd’utilise àlaà eàdista eàdeàtol a e.àUne technique normalement établie 

par les techniciens de Varian pour la maintenance et l'étalonnage LaserGuard43 a été utilisée pour 

le calcul de la distance de tolérance. Cette procédure consiste à déterminer la zone de protection 

du LaserGuard qui se réfère à la zone active protégée par le laser infrarouge. Cette zone est 

inclinée de trois degrés leàlo gàdeàl’a eàlo gitudi al.àLa maintenance du LaserGuard consiste à 

vérifier l’alig e e tàet l’i li aiso àduà lase . Ceci est fait en accrochant des gauges de formes 

cylindriques sur la surface inférieure du collimateur comme illustré dans la Figure 4.7. La 

première gauge est de 2,6 cm de hauteur et la deuxième est de 4,8 cm. 

                                                        
60 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 43. 

Les gauges ne doivent pas pénétrer la zone de protection du LaserGuard, donc la distance de 

tolérance n'est pas homogène dans l'espace. Dans notre étude, nous avons fixé la distance de 

séparation entre les primitives à la valeur moyenne des hauteurs des deux gauges (3,7 cm). 

S’ajouteà à etteàdista ce 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 première est la plaque du 

collimateur et la deuxième est la pla ueàdesàa essoi es.àCetteàde i eà ’estàpasài lueàda sàleà

od leà Dà deà l’a l ateu .à Fi ale e t, une marge de sécurité de 1 cm a également été 

ajoutée. L’ aluatio àdeàlaàp isio àdeà ot eàs st eàaà t à alis eàe à al ula tàlaàdiff e eà

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

3. Résultats 

Tests sur fantôme 

U eàs ieàdeàtestsàsu à a e ui àaà t à alis eàafi àd’ alue àleàs st eàd elopp .àDeu à

volumes AABBs ont été construits, le premier englobe laà t teà deà l’a l ateu à à is ueà deà

collision et le deuxième inclue une partie du mannequin (thorax) avec la partie de la table au-

dessousàdeàlaàt teàd’a l ateu .àLaà o figu atio àdesà olu esàe glo a tsàestà ep se t eàda sà

la Figure 4.8.  
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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 fantôme sont présentés dans la Figure 4.9 illustrant les 

angles détectés par rapport au angles cliniques.  

 

Figure 4.9: Corrélation entre la valeur absolue des angles calculés par notre système de détection de collision 
et celle des angles détectés en clinique obtenus sur une série de tests sur fantôme. 

Lesà a esàd’e eu à o t e tàl’ a tàt peàdeàlaàdiff e eàa solueàe t eàlesà aleu sàe àa s issesà

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 

R² = 0.9958
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de détermination R² permet de décrire la distribution des points et la variabilité totale des 

mesures. Plus R² 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 
système  sur une série de tests sur fantôme. 

  

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

un désaccord avec le système clinique. En effet, dans le cas de tests sur fantôme, un drap blanc 

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 
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couvrant la table de traite e tàaà t àutilis àpou à dui eàl’effetàduà uità aus àpa àlesà fle io sà

desà a o sàIRàsu àdesàsu fa esàso es.àNousàsupposo sà ueà eàd apàaà t àd te t à àl’e t it à

de la table comme le montre la Figure 4.10 par le LaserGuard. Afin de vérifier cette hypothèse, 

nous avons effectué la même expérience avec la même position de la table sans drap. Aucune 

ollisio à ’aà t àd te t e.àCe iài di ueà ueàleàLase Gua dà ’estàpasà apa leàde reconnaître les 

objets et de distinguer les collisions ’e t aî a tàaucun dommage à 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 à 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 

Après les tests sur mannequin, 23 tests sur volontaires placés en position « supine » ayant 

les bras au-dessus de la tête ont été analysés. Da sàleà asàdeà olo tai es,àleàd apà la à ’ taità

plus utilisé. La configuration des volumes englobants est basée sur 4 AABBs comme illustré dans 

la Figure 4.11 pou àe glo e àlesào jetsà à is ueàdeà ollisio à laàt teàdeàl’a l ateu ,àleàtho a àduà

patient avec les deux côtes 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 tête de l’accélérateur, 
le thorax du patient avec les extrémités de la table et les bras du patient. 

Les volontai esà o tà effe tu à desà ou e e tsà pe da tà ueà leà asà deà l’a l ateu à tou aità

autou àdeàlaàta le.àCesà ou e e tsào tà t àsui iàe àte psà elàpa à ot eàs st eàd’a uisitio à

surfacique, pour vérifier les collisions potentielles. La comparaison entre les angles de collisions 

obtenus par notre système et ceux obtenus par le LaserGuard est présentée dans la Figure 4.12. 

 

Figure 4.12: Corrélation entre la valeur absolue des angles calculés par notre système 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 systèmes 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 
système pour une série de tests sur volontaires. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

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

1 -50,7 -54,0 3,3 

2 64,0 66,0 2,0 

3 65,5 66,0 0,5 

4 -71,9 -72,0 0,1 

5 107,8 108,0 0,2 

6 52,4 54,0 1,6 

7 303,0 301,7 1,2 

8 -92,0 -96,0 4,0 

9 85,1 86,0 0,9 

10 80,0 78,0 2,0 

11 105,9 103,0 2,9 

12 72,0 73,1 1,1 

13 101,0 100,4 0,5 

14 -54,0 -52,0 2,0 

15 100,0 102,0 2,0 

16 118,0 120,0 2,0 

17 96,0 96,8 0,8 

18 78,0 77,0 1,0 

19 -62,0 -58,9 3,0 

20 309,0 308,2 0,8 

21 300,0 299,1 0,8 

22 57,0 57,2 0,2 

23 299,0 300,0 1,0 
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D’ap sàleàTableau 4.2 nous observons que le pourcentage des erreurs absolues inférieures à 1° 

est de 48%. Seul 13% des résultats a une erreur supérieure à 2°. La déviation minimale observée 

est de 0, °àetàl’e reur 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 tête de l’a l ateu ,àlesàdeu à asàduàpatie tàetàleà olu eàduàpatie tàt ait à e  : 

thorax, pelvis) avec u eàlo gueu à galeàauàdia t eàdeàlaàt teàd’a l ateu ,àu eàla geu à galeà

àlaàla geu àdeàlaàta leàetàu eàhauteu à uiàd pe dàdeàl’a ato ieàduàpatie t.àLaàFigure 4.13 montre 

l’e e pleàd’u àpatie tàa a tàu àt aite e tà« 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 

ollisio sàa e àleà asàdeàl’a l ateu .àLesà sultatsào te usàpa àlesàdeu às st esàso tàillust sà

dans Figure 4.14. La corrélation est légèrement 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 système 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 
système pour une série de tests sur patients traités en poumons et pelvis. 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Nous observons,àd’ap sàleàTableau 4.3, un pourcentage de désaccord entre les deux systèmes 

de 23%. Pour interpréter ce résultat, nous avons observé ces cas de plus près. La Figure 4.15 
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N Angles de collision cliniques (°) Angles calculés (°) Différences absolues (°) 

1 -62,0 - - 

2 39,9 38,0 1,9 

3 48,0 - - 

4 -80,0 -77,0 3,0 

5 49,0 46,0 3,0 

6 26,8 - - 

7 -73,0 -70,0 3,0 

8 -78,0 -75,0 3,0 

9 90,3 92,0 1.7 

10 -96,2 -94,0 1.2 

11 96,0 95,0 2,0 

12 -43,0 -46,0 3,0 

13 52,0 54,0 2,0 
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montre l’e e pleàd’u àpatie tà uiàa subi un traitement pelvis. Durant ce traitement le système 

clinique a détecté une collision à un angle de 62° etàaàa t à leà ou e e tàdeà l’a célérateur 

pe da tàl’i adiatio . 

 

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 

leàlase àIR.àO ,àlesà asàso tàeffe ti e e tàloi àdeàlaàt teàl’a l ateu àetàilà ’ àaàpasà ai e tàde 

risque de collision. En effet, le LaserGuard a rencontré un obstacle dans sa zone de protection 

aisà uià ’estàpasàda sàlaàzo eàsous-ja e teàduà olli ateu àetà ’i dui aàdo àpasàu eà ollisio .à

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

La précision de notre système a montré une erreur moyenne absolue de 2,0°±1,0°. La Figure 4.16 

montre un exemple de collision détectée à 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 l’englobent. Ici, la collision est observée au niveau du bras du 

patient. 

4. Discussion 

Un problème souvent observé dans le traitement par radiothérapie est la collision entre 

l’a l ateu àe à ou e e tàetàlaàta leàdeàt aite e tàouàl’a ato ieàduàpatie t.àLeàd fiàa tuelà

estàdeàp e i àlesà ollisio sàpou àassu e àlaàs u it àduàpatie tàetà ite àl’e do age e tàdeà

l’ uipe e t.à 

Diverses méthodes ont été développées pour détecter les collisions mécaniques (Becker 2011). 

Celles- ià eàp e e tàpasàe à o pteàl’a ato ieàduàpatie t.àD’aut esào tà od lis àl’a ato ieàduà

patient par des formes géométriques simples (Humm et al. 1995) ouàe àseà asa tàsu àl’i age 

TDM (Padilla et al. 2015).à Cetteà ep se tatio à ’està pasà p iseà età o duità à desà ollisio s 

imprévues dans la salle de traitement. Une étude récente (Cardan et al. 2017) s’estào up eàdeà

développer un système patient spécifique en filmant le patient par une Kinect V2. Toutefois, cette 

méthode, comme la plupart des méthodes développées, ’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 système de détection de collisions développ àpe etàd’a u i àlesàsu fa esàduàpatie tàe à

te psà elà àl’aideàdeàlaàKi e tàV .àLesàa glesàdeà ollisio sàd te t sào tà t à o pa sàa e àlesà

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

Une série de tests réalisés sur fantôme a montré une différence absolue entre les angles de 

collisions calculés et ceux détectés cliniquement de 1,9°±0,9° avec une valeur minimale de 0,2° 

et une valeur maximale de 4,0°. Cette variation peut être justifiée par la présence de deux 

systèmes de vérité terrain qui sont dans ce cas le système LaserGuard ainsi que le système de 

collisions mécaniques. Le pourcentage de désaccord sur la présence ou non de collisions entre 

notre système et le syst eà li i ueàestàdeà %.àC’est le cas où le système clinique a détecté une 

ollisio àe t eàleàd apàsu àlaàta leàdeàt aite e tàetàlaàt teàdeàl’a l ateu .à 

Les résultats pour 23 tests sur volontaires sont meilleurs que ceux obtenus sur fantôme 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 système mécanique, est de 23%. Ceci est 

particulièrement le cas pour des traitements pelvis où le LaserGuard détecte les bras du patient 

uiàp t e tàsaàzo eàdeàp ote tio à eàs’ilsà este t loi àdeàl’a l ateu .àCe iàsoulig eàlaà

supériorité de notre système par rapport au LaserGuard qui a une probabilité de fausse détection 

relativement élevée. 

Dans une étude précédente (Padilla et al. 2015),àl’erreur obtenue sur 4 tests varie de 0,5° jus u’ à

1,2°. Cette étude utilise un système 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 système 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% à 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 système (1,9°±0,9° sur fantôme, 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 fantôme et volontaires et 0,98 sur patients). Cette précision ne peut 

pas être directement comparée avec les autres systèmes développés car les résultats sont 

obtenus par rapport à des vérités terrain différentes. L’o igi alit àdeà ot eàs st eàestà ueàleà

processus de calcul des collisions en temps réel permet l'utilisation en ligne de ce système 

pendant la délivrance du traitement, contrairement à d'autres systèmes développés 

précédemment qui nécessitent 5,4 secondes (Cardan et al. 2017a) à 20 minutes (Zou et al. 2012) 

pour effectuer les vérifications de collisions. 

Bien que la précision des mesures de notre système soit acceptable, les résultats peuvent être 

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 être 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 l'isocentre peut entraîner un écart de 0,5° à 2,5° dans les 

angles de collisions d te t s.àD’aut e part, comme expliqué précédemment, la distance minimale 

a epta leàd fi ieàpa àleàs st eàLase Gua dà ’estàpasàho og eàda sàl’espa eàetàpeutà a ie à

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 à 

la vérité terrain. D’aut eàpa t,àil existe des paramètres mécaniques qui contribuent à diminuer la 

précision des résultats. En effet, il peut y avoir un petit écart entre l'a gleàdeàl’a l ateu à elà

et l'angle affiché dans la salle de radiothérapie. Cette déviation est due à l'inertie de la masse de 

l’a l ateu .à L’assu a eà ualit à effe tu e par les physiciens dans la salle de radiothérapie 

oblige que cet écart soit toujours inférieur à 1° (Klein et al. 2009). Finalement, la précision de 

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

5. Conclusion 

  Notre système de détection de collisions e àte psà elàe t eàl’a l ateu àetàlaàta leàouà

leàpatie tàpe etàd’assurer la sécurité du patient pendant le traitement. Ce système pourrait 
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être utilisé « offline » ou « online » et détecter les collisions mécaniques et les collisions avec le 

patient. Laà pa ti ula it à deà eà s st eà està u’ilà p e dà e à o pteà lesà su fa esà o plètes du 

patie tàetàlesàdispositifsàd’i o ilisatio à e tuelle e tàutilis s,àe àfil a tàleàpatie tà à l’aideà

de caméras Kinect V2 avec une fréquence de 10 Hz. Les tests de collisions sont effectués en temps 

elàe à seà asa tà su à l’algo ith eàBVHà uiàutilise 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 système développé pourrait être particulièrement utile pour les protocoles de 

« radiothérapie 4πà».  

La kinect V2 a démontré ses capacités de gestion des mouvements en radiothérapie 

externe. Les résultats prometteurs nous ont encouragés à évaluer ce capteur dans un autre 

domaine médical pou àle uelàl’a al seàdu mouvement du thorax contribuera à la surveillance de 

la ventilation des patients. Ce travail sera développé dans le prochain chapitre.   

  



Calcul des mesures ventilatoires en réanimation médicale 

 

130 
 

 

 
Chapitre 5 Calcul des mesures 

ventilatoires en 
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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 lésions pulmonaires 

et peut même être le principal facteur d'atteinte pulmonaire (Ricard et al. 2003). Pour les patients 

i sta les,àl’i tu atio àest associée à 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 à 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. Syst e d’a uisitio  et do es 

Cette étude a été réalisée en collaboration avec le service de réanimation médicale du 

CHU « la Cavale Blanche » deàB est.àLaàp e i eàs ieàd’a uisitio àaà t àeffectuée au Centre de 

Simulation en Santé (CESIM) de Brest sur un mannequin de réanimation simulateur de patient, 

relié à un respirateur pouvant délivrer un volume de 100 à 500 mL à différentes fréquences (25 

età à p .à L’i sufflatio à desà olu esà pe età deà go fle à lesà pou o sà duà a e ui .à 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 

Figu e . ) àl’aideàdeàlaà at i eàd’ talo ageà expliquée en détail dans le chapitre 1).  

[���] = � × |�� � ��� �� ��� � � |−� × [���]                                                                  (5. 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 contrôlé (VAC), ayant différentes pathologies. La plupart de ces patients étaient en 

s datio àafi àd’assu e àleu àsoulagement, 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 obèses. La pression expiratoire positive (PEP), qui correspond à la 

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

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

utilisée dans cette étude.  

Tableau 5.1: Données cliniques pour les patients étudiés. 

Patients Poids Pathologie Sédation Curarisation 
Mode 

ventilatoire 

PEP 

1 64 ACR Oui Oui VAC 4 

2 63 
Accident vasculaire 

cérébral 
Non Non VAC 

5 

3 70 
Intoxication 

médicamenteuse 
Oui Oui VAC 

5 

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 à 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 Figu e . .  

 

Figure 5.2: Installation d’une caméra Kinect V2 au-dessus du lit dans une chambre de réanimation médicale. 

Notonsà ueà l’utilisatio à deà deu à a asà ’ taità pasà e o a d e car une chambre de 

réanimation est équipée de nombreux outils (outils de monitorage, respirateur, alimentation, 

etc.) et que de l’espace doit être gardé pou à fa ilite à l’i te e tion du personnel dans la 

chambre autour du patient.  

 

Figure 5.3: Surface d’un patient intubé acquise par la Kinect V2. 

áfi àd’e t ai eàlesà esu esà espi atoi esà a e ui àouàpatie ts ,àilàfautàu à ali ageàspatial qui 

consiste à placer le patient face à la caméra (Figu e . ).àCelaà e ie tà àa oi àl’a eà)àdeà elle-ci, 

perpendiculaire au thorax du patient. La procédure de calibrage est faite en recalant 

manuellement les données acquisesà afi à d’alig e à leà tho a à duà patie tà a e à leà pla à XYà deà laà

caméra. Trois rotations (équations 5.2, 5.3 et 5.4 àso tàai siàappli u esà selo àl’ uatio  5.5) au 
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nuage de points afi àd’o se e àlaà a iatio  des mesures de profondeur le long de l’a eà)àdeàlaà

caméra. 

�� = [� � �� ��� � −��� �� ��� � ��� � ]                                                                        (5. 2) 

�� = [ ��� � � ��� �� � �−��� � � ��� �]                                                                        (5. 3) 

�� = [��� � − ��� � ���� � ��� � �� � �]                                                                        (5. 4) 

[������] = � × [������]                                                                (5. 5) 

Avec �� , �� , �� les oo do esàdesàpoi tsàdeàl’i ageàt a sfo eàpa  la matrice de rotation � =�� × �� × ��, α,àβàetàγàso tàlesàa glesàe à adia sàselo àlesàt oisàa esàdeàlaà a aà ,à àetàz  et �� , �� , �� so tàlesà oo do esàdesàpoi tsàdeàl’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 l’ olutio à

des grandeurs physiques qui décrivent le comportement du système respiratoire (telles que la 

fréquence ventilatoire Fr exprimée en cycles/minutes (cpm) et le volume courant Vt exprimé en 

mL) par l’a al seàdesàs iesàte po elles.  

2.1.1 Fréquence ventilatoire 

La fréquence ventilatoire61 est une grandeur physiologique fondamentale pour décrire le 

comportement du système 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 

l’ puise e tà us ulai eàouàdeàl’arrêt cardiorespiratoire (Raux et al. 2007).  

                                                        
61 https://www.espacesoignant.com/soignant/urgences-reanimation/frequence-respiratoire 
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Plusieurs études ont développé des systèmes 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 à 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 première et seconde du signal 

respiratoire est souvent affectée par le bruit. Prochazka et al (Procházka et al. 2016) ont détecté 

les fréquences respiratoire et cardiaque dans le but de dépister les troubles médicaux et 

neurologiques en utilisa tà u eà te h i ueà d’a al seà spe t aleà as eà su à u à filt ageà à réponse 

impulsionnelle finie (FIR). Ce filtre est appliqué au signal respiratoire extrait à partir de la séquence 

des images acquises pour rejeter toutes les o posa tesàdeàf ue esà ’appa te a tàpasà àlaà

fréquence respiratoire. L’e eu àobtenue 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 à 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 à l'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 à 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 gio àd’i t tà ROI  

et celle calculée sur la première image deàl’a uisitio àse a tàde référence, nous obtenons le 

signal respiratoire en fonctio àduàte psàselo àl’ uatio  5.6 : � � = �� ∑ ��−����=�                                                      (5. 6) 

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

d’i t tàrectangulaire choisie manuellement sur le thorax du patient. 
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Les pics inspiratoires da sàleàsig alàdeà e tilatio àso tàd te t sàsu àu ài te alleàdeàte psàd’u eà

i ute.à L’algo ith eà deà d te tio à deà pi sà d elopp à eposeà su à la technique de détections 

d’e t e aà uià utiliseà u à seuillageà d’a plitude.à Une étape de prétraitement des données est 

utilis eàa a tàd’a al se àleàsig al.àCetteà tapeà o sisteà àfilt e àlaàte da eàda sàleàsig alà uiàpeutà

être provoquée par la nature des objets présents dans la scène. La méthode, développée dans le 

chapitre 3,àutiliseàl’esti atio àd’u àpol ô eàd’ajuste ent. Après filtrage du signal, la détection 

des pics se fait en analysant, pour chaque cycle respiratoire, le signe du signal sur 8 échantillons 

(mesures). L’algo ith eà o sisteà à e he he àles maxima et minima dans le signal en détectant 

les changements deà sig eà su à l’e se leà desà ha tillo s.à Nous nous sommes basé sur 

l’h poth seà ueàpour chaque intervalle de temps de 60 secondes, tous les extrema (min et max) 

sont supérieurs en valeur absolue à 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 à 1 minute 

d’a uisitio . 

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 su àl’o se atio àdesà ha ge e tsà o phologi uesàdeàlaà

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 spiromètre. 

Harte et al (Harte et al. 2016) ont décrit un système pour analyser le mouvement de la paroi 

thoracique grâce à l'utilisation de 4 Kinect V1 en parallèle. Le système utilise un modèle 

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 modèle 3D de la poitrine du sujet et a estimé 

le volume thoracique en considérant un plan de référence à une distance prédéfinie du dos et de 

la paroi thoracique. Les sujets étaient assis face à une Kinect V2, à 1,5m. Dans cette étude 61,9% 

des mesures effectuées ont montré une différence supérieure à 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,àaà t à al ul àpa àl’ uatio àsui a te :  � � = � � × ������� × ���                                                    (5. 7) 

avec  D(K) la mesure de profondeur moyenne calculée pour chaque image, et  ������� une 

o sta teàd fi issa tàlaàtailleàdeàlaàzo eàd’i t tà Lo gueu *La geu  exprimée en mm2. La 

constante 103 est employée pour convertir le volume de mm3 en mL. 

 

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 à chaque cycle respiratoire, est ainsi recueilli à 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’ ite àlesàe eu s duesàauà uitàal atoi eàai sià u’ àla 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 

fa tô eàda sà l’opti ueàdeàd te te à lesàa o aliesàpul o ai es.àCe iàestà faitàe ào se a tà les 

changements morphologiques des deux zones thoraciques séparément. En choisissant 
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différentes zones d’i t tàpour les deux régions, la courbe de respiration et celle du volume sont 

calculées par les équations 5.6 et 5.7. L’a al seà deà esà sig au à pe età d’évaluer les modes 

ventilatoires et les problèmes respiratoires du patient en détectant l’inhomogénéité de la 

ventilation pulmonaire entre les deux régions. 

2.2 Evaluation du système 

Le système de surveillance des patients sous ventilation spontanée ou contrôlée 

permettant le calcul de la fréquence ventilatoire et le volume courant devait être évalué en vue 

d’u e utilisation en clinique. 

Pour les tests sur le mannequin relié à un respirateur, des valeurs préréglées de volume d’ai àont 

été insufflées au mannequin à 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 à un respirateur qui permet 

deàd li e àdeàl’oxygène afin de suppléer la respiration tout en enregistrant les paramètres 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 à 40 minutes.  

La comparaison entre les mesures calculées et celles récupérées par le respirateur se fait en 

calculant la o e eàetàl’ a tàt peàdesàdifférences absolues pour toutes les mesures. Afin de 

p e d eàe à o pteàlaà a ia ilit àdesà esu esàe àfo tio àdeàl’ tatàduàpaie t,àde sa corpulence, 

et de sa PEP, nous avons évalué l’e eu à al ul eàpou à ha ueàpatie tàs pa e t.à 

Pour le calcul du volume régional, des tests sur fantôme ont été établis. Le fantôme a deux modes 

de fonctionnement : un mode de fonctionnement symétrique où les deux poumons fonctionnent 

simultanément (les deux valves sont ouvertes pour insuffle à deà l’ai  dans les poumons) et un 

mode de fonctionnement asymétrique qui pe età l’i sufflatio à deà l’ai à u i ue e t dans le 

poumon droit u eà seuleà al eà està ou e teà età l’aut eà esteà fe e . Le volume calculé a été 

comparé avec celui réglé. 



Calcul des mesures ventilatoires en réanimation médicale 

 

139 
 

3. Résultats 

Comme expliqué précédemment, les mesures de profondeur de la Kinect V2 sont 

soumises à plusieurs types de distorsion qui dépendent fortement de la scène observée ainsi que 

des objets qui y sont présents. Suite à sa validation, la méthode de filtrage présentée dans le 

hapit eà àpou àl’ li i atio àduà uitàdeàlaàlig eàdeà aseàetàde toute autre déviation dans le signal, 

est utilisée dans ce chapitre pour le filtrage du signal extrait à partir des images surfaciques du 

fantôme ainsi que des patients en réanimation. La Figure 5.5 montre un exemple du signal 

respiratoire avant et après filtrage pour un patient intubé, filmé pendant environ 5 minutes. 

 
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 

Après filtrage, nous recherchons le nombre de cycles respiratoires par minute de 

ventilation. Les pics inspiratoires détectés à partir du signal extrait des surfaces du mannequin 

sont représentés dans la Figu e . .  
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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 à la fréquence ventilatoire est calculé. Les résultats obtenus sur une série de tests 

deà i à i utesàd’a uisitio sàsur fantôme sont représentés dans le graphique suivant (Figure 

5.7). 

 

Figure 5.7: Corrélation entre les moyennes des fréquences calculées sur fantôme 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 espi ateu à a eàdesàa s isses .àLesà a esàd’e eu à o t e tàl’ a tà

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’e eur moyenne totale calculée pour toutes les séries de mesures 

est de 1,5±0,5 cpm.  

Pou àl’ aluatio àdeàl’algo ith eàdeà al ulàduà olu eà ou a t,à ousàa o sàfait 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 (Figu e 

. ). Les volumes représentés sont les moyennes des volumes calculés sur un intervalle de 5 

minutes. 

 

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 

quantitativement 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) 
25 50 

400 3  5 

300 5  10 

200 8 26 

D’ap sàleàta leau,à ousà e a uo sà gale e tà ue la précision des mesures se dégrade avec la 

diminution des volumes ventilatoires. Notons que pour une fréquence élevée toutes les mesures 

calculées sont sous-estimées. En effet, leà a is eà e tilatoi eàduà a e ui à ’estàpasàpa fait.à

Pour des fréquences le es,à leà fa tô eà ’a i eàpas à 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 deuxième série de tests sur fantôme a été réalisée en 

utilisant le mode asynchrone qui permet le fonctionnement du poumon droit uniquement. La 

respiration dans les différentes régions thoraciques est présentée dans la Figu e . . 

 

 
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 ueàl’ai àda sàleàpou o àgau heàestà uasià ul même si une 
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légère fluctuation due au bruit apparaît dans les mesures de profondeur. Toutà leà d ità d’ai à

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 

esu esào te uàsu àtoutàl’i te alleàdeàte psàd’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. 

Fréquence 
théorique 

Fréquence 
calculée 

Volume du 
respirateur 

(mL) 

Volume 
droit 

calculé 
(mL) 

Volume 
gauche 
calculé 

(mL) 

50 49 400 355 46 

50 49 300 282 31 

50 48 200 210 25 

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

le poumon gauche montre un volume résiduel faible.   

Données cliniques 

Après validation sur mannequin, les mesures sur patients intubés en réanimation ont été 

a al s esàsu à à à à i utesàd’a uisitio àdu a tàles uellesàlaàf ue eà e tilatoi eàai sià ueà

le volume courant ont été calculés à chaque minute de ventilation. Dans le cas des données 

cliniques, nous observons une grande variabilité des signaux ventilatoires entre les patients. Les 

Figu e .  et Figu e .  montrent un exemple de deux signaux respiratoires avec des 

fréquences ventilatoires de 18 cpm et 32 cpm respectivement, pour lesquelles les pics 

i spi atoi esào tà t àd te t sàpa àl’algo ith eàd elopp .àà 
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Figure 5.10: Détection de pics inspiratoires pour un patient ventilé en réanimation à 18 cpm. 

 
 

Figure 5.11: Détection de pics inspiratoires pour un patient ventilé en réanimation à 32 cpm. 

Notre algorithme a montré de bonnes performances même dans le cas où les signaux étaient 

irrégulier (suite à des toux ou des signes de conscience du patient après sédation) comme illustré 

dans la Figu e . .  

         

(a)                                                                                                    (b) 
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(c) 

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

Quantitativement, laàp o a ilit àdeà o àd te tio à su à l’e se leàdesà esu esàeffectuées sur 

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

.  montre un exemple de fausses détections de pics inspiratoires. 

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

En comparant les fréquences calculées à partir du nombre de pics détectés pour chaque minute 

avec les valeurs du ventilateur, nous obtenons la représentation de l’erreur absolue moyenne ± 

l’ a tàt peàpou àles 13 patients donnée dans la Figu e . . 
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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’e eu à o e eà a ieà e t eà , à età , à p à a e à u à a tà t peà alla tà deà , à à , à p .à Laà

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 à 2 cpm. 

 

Figure 5.15: Mesure de la fréquence ventilatoire par rapport à la vérité terrain pour les différents patients. 

Pour étudier la variabilité des mesures selon les patients, nous représentons dans le graphe ci-

dessus (Figu e . ) les fréquences ventilatoires du respirateur pe da tàlaàp iodeàd’a uisitio à

et la fréquence moyenne des mesures calculée pour chaque patient. Nous constatons que pour 

une même fréquence e tilatoi e,àl’e eu àestà a ia leàselo àlesàpatie ts.àP e o sàleà asàdeàdeu à

patie tsà àetà à e til sà àu eàf ue eàdeà à p ,àl’e eu àdeà al ulàde la fréquence est de 
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1,4±0,37 et 3,0±1,0 respectivement. Ces deux patients ont des PEP de valeur 5 et 4 cmH20 

respectivement, mais des pathologies et traitements différents. Le premier patient est curarisé 

alors que le deuxième eàl’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 

à ha ueà i uteàdeà e tilatio àpe da tàtouteàlaàp iodeàd’a uisitio .àLesà sultatsàdesàe eu sà

moyennes ± écarts type pour chaque patient sont reportés dans le graphe ci-contre (Figu e . ).  

 

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 à 45 mL. 76% des 

mesures ont une erreur absolue strictement inférieure à 50 mL. Elle varie de 13 à 41 mL. Quant 

àl’ a tàt pe,àilà a ieàde 5 à 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.  

-10

0

10

20

30

40

50

60

70

0 2 4 6 8 10 12 14

V
o

lu
m

e 
en

 m
L

Patients



Calcul des mesures ventilatoires en réanimation médicale 

 

148 
 

 

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

D’ap sàleàg aphi ue (Figure 5.17), nous constatons que pour une même fréquence et un même 

olu eà e tilatoi es,à l’e eu à està a ia le.à Co sid o sà deu à patie tsà à età à a a tà u eà

fréquence de 25 cpm et un volume ventilatoire de 450 mL. Ces derniers ont différentes 

pathologies et sont traités différemment : le deuxième patient est curarisé alors que le premier 

eàl’estàpas.àL’e eu àdesà esu esàdeà olu esà al ul sàestàsu esti eàdeà à Làet sous-estimée 

de 3 mL pour le premier et le deuxième patient respectivement. Un autre exemple de deux 

patients (6 et 7) ventilés à une fréquence de 24 et 25 cpm avec un volume de 424 et 450 ml et 

une PEP de 5 et 12 cmH2O respectivement, montre une sous-esti atio àdeàl’e eu àdeà à Là

pour le premier patient et une surestimation de 3 ml pour le deuxième patient. Ceci montre 

l’i flue eàduà glageàdeàlaàPEPàsu àlaàp isio àdesà esu esàduà olu eà ou a t. 

4. Discussion 

La surveillance de la ventilation des patients instables présentant un état pathologique 

grave est un enjeu important en réanimatio à di ale.à L’i tu atio à essiteà sou e t une 

synchronisation parfaite entre le patient et la machine. Ceci est réalisé par l'utilisation de fortes 

doses d'agents sédatifs et parfois de curares, ce qui menace le pronostic vital, augmente le risque 

de complications de 20% à 50% (Jung et al. 2008) et augmente la morbidité et la mortalité liées 

à la ventilation mécanique (Garnacho-Montero et al. 2001).à L’i sta ilit à deà esàpatients rend 
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l’i tu atio àt a h aleàhautement risquée (Jaber et al. 2006).àL’utilisatio àd’u à o e à o ài asifà

et sans contact pour suivre la ventilation de ces patients contribue ainsi à diminuer les besoins 

en sédation, le temps etàlesà o pli atio sàdeàl’i tu atio . 

La plupart des techniques de calcul des mesures ventilatoires existantes telles que la spirométrie, 

la pléthysmographie inductrice respiratoire, l'impédance thoracique, la pneumographie par 

impédance, la photo-pléthysmographie, les jauges de contrainte et les magnétomètres 

nécessitent un contact direct avec le patient ce qui les rend peu pratique en réanimation. Ces 

outils sont encombrants et coûteux et ne sont pas adaptés à l'environnement clinique. D’aut esà

systèmes, sans contact, tels que l'image thermique, la pléthysmographie à lumière 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 

esu e àlaà e tilatio àd’u ài di idu.àCesàte h i uesà eàso tàpas testées en conditions cliniques 

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

Nousàa o sàp opos àu às st eàsi pleà àfai leà oûtàappli a leàe à li i ueàpou à l’o se atio à

sans contact des patients en réanimation médicale. Celui- iàestà as àsu àl’a uisitio àsu fa i ueà

à l’aideàd’u eà a aàKi e tàV à i stall eàau-dessusàduà litàduàpatie t.àáàpa ti àdeà l’a al seàduà

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 à la nature de la scène 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. Après filtrage, le signal ventilatoire 

aà t àa al s àda sàl’opti ueàdeà al ule àlaàf ue eà e tilatoi e,àleà olu eà ourant et le volume 

régional.  
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La précision des mesures a été évaluée dans un premier temps sur un mannequin simulateur 

d’u àpatie tàe à a i atio .àLeà al ulàdeàlaàf ue eà e tilatoi eà eposeàsu àleà al ulàduà o eà

deà pi sà i spi atoi esà pa à i ute.à 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 

, %.àCesàpou e tagesàso tào te usàsu à às iesàdeàtestsàdeà à i utesàd’a uisitio à ha u e.à

En comparant avec les mesures du respirateur, les fréquences de ventilation calculées montrent 

u eà o latio à deà , .à Ce ià o t eà ueà l’e eu à deà esu esà està i i eà o e eà totaleà

d’e reurs égale à 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 

pa à leà e tilateu àestàplusàg a deàpou àdesà olu esàplusàpetits.àCe iàs’e pli ueàpa à leàfaità ueà

pour des volumes faibles, les mouvements du thorax du fantôme 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 paramètres de e tilatio .àE àutilisa tàdesà gio sàd’i t tà pou o à

gauche et poumon droit) nous pouvons calculer le volume insufflé dans chaque poumon 

séparément. Les résultats montrent que le poumon droit du mannequin reçoit à peu près la 

totalité du volume insufflé (92,5%) et que le poumon gauche a une ventilation quasi nulle 

(volume <50 mL).  

Une fois validé sur fantôme, le système a été testé sur des patients en réanimation au CHU de la  

Cavale Blanche de Brest. Treize patients intubés ont été suivi pendant 30 à 40 minutes dans le 

utà d’ alue à lesà pe fo a esà deà ot eà s st eà pa à appo tà au à esu esà li i ues.à

G ale e t,à lesà patie tsà i tu sà so tà e à s datio à ouà e à u a isatio .à L’algo ith eà deà

détection de pics inspiratoires a montré de bonnes performances, avec un pourcentage de 

fausses et de non détections de 6 et 8,5% respectivement, même pour les patients ayant une 

ventilation irrégulière et montrant des signes de conscience. Le calcul de fréquence ventilatoire 

estàassezàp isàa e àu eà o e eàd’e eu sàde 1,5±1,0 cpm. 83,8 % des mesures ont une erreur 

i f ieu eà à à p .à Ceà sultatà s’a o deà a e à eluià o te uà da sà l’ tudeà (Martinez and 

Stiefelhagen 2017) dans laquelle 85,9% des mesures des erreurs ont une valeur inférieure à 2,0 

cpm par comparaison avec les valeurs du spiromètre. Le calcul du volume courant montre une 

moyenne des erreurs largement inférieure à la limite clinique (50 mL) avec une valeur de 29±13 
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mL. Bien que certai esà esu esàaie tà o t àu eàdiff e eàa solueà a i aleàdeà à L,àl’e eu à

moyenne calculée sur toutes les mesures pour chaque patient reste inférieure à 50 mL. En total, 

76% des mesures avaient une erreur absolue strictement inférieure à 50 mL.àL’ aluation de la 

fo tio àpul o ai eà gio aleà ’aàpasàe o eà t àtest eàsu àpatie tàpa à a ueàdeà it àte ai . 

Nousàa o sào se àu eàg a deà a ia ilit àdeàl’e eu àselo àl’ tatàetàlaà e tilatio àduàpatie t.àE à

effet,àlesàpatie tsàsou isà àl’i flue eàduà u are ont toujours montré une meilleure précision par 

appo tà auà patie tà e à s datio .à Ce ià s’e pli ueà pa à leà faità ueà leà u a eà eà pe età au u e  

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 

aug e tatio àdeà l’e eu àpou àdesàPEPà le es.àái si,àpou àdesàpatie tsào ses,à laàPEPà ta tà

réglée à 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- iàaà t à faità jus u’ àp se tà a uelle e t.àEn effet, la position du lit et son inclinaison 

’ ta tàja aisàfi e,àla méthode de calibrage utilisée dans le chapitre 3 ne peut pas être appliquée 

da sà eà asàpa à a ueàd’u à ep eàfi e.à 

5. Conclusion 

Cette étude a proposé une technique de mesure, sans contact, des paramètres 

ventilatoires à l'aide d'une caméra de profondeur. áà pa ti à deà l’a al seà desà ou e e tsà

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’aut eà

part, nous avons calculé le volume courant afin de surveiller les échanges gazeux. Le système 

développé est le premier à résoudre le problème 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.  



Calcul des mesures ventilatoires en réanimation médicale 

 

152 
 

La synthèse générale qui suit récapitule les différents projets développés dans cette 

thèse, auà o e àd’u àdispositifà o ài asif,àsa sà o ta tàet à faible coût, liés à deux domaines 

médicaux. Nous proposero sàai siàdesàpe spe ti esàe à ueàd’u eàutilisatio àde ce dispositif en 

clinique.    
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Conclusion et perspectives 

 

Dans cette thèse, nousà a o sà o t à l’i t tà deà l’utilisatio  d’une caméra de 

profondeur, la Kinect V2, pour différentes applications médicales. Notre étude bibliographique a 

toutàd’a o dàpo t àsur les avancées technologiques des capteurs de profondeur ainsi que ses 

principales utilisations en médecine. Dans le deuxième chapitre, nous nous sommes intéressés à 

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 

do esàpou à li i e àl’effetàdeàdisto sio à aus eàpa àlesà fle io sà ultiplesàsu àdesàsu fa esà

t a spa e tes.àCetteàdisto sio àestàd pe da teàdeàlaàpositio àdeàl’a l ateu àpa à appo tà àlaà

surface observée. Nous avons proposé deux méthodes de filtrage, une pour les données 1D 

extraites à partir de ces images et une pour les surfaces 2D. La première méthode estime une 

courbe de tendance polynomiale qui minimise au sens des moindres carrés la variation 

fondamentale du signal 1D. La deuxième méthode utilise un filtre médian temporel appliqué en 

temps réel à u eà zo eà d’i t t.à Lesà sultatsà o tà o t à u eà a lio atio à sig ifi ati eà desà

mesures de profondeur avec une corrélation avec la référence de 0,76 après filtrage. La méthode 

de filtrage 2D se aà te dueà pou à leà t aite e tà deà l’i t g alit à desà su fa esà a uisesà en 

od lisa tàleà uitàe àfo tio àdeàl’a gleàduà asàdeàl’a l ateu àafi àdeàt aite àlesàdo esà à

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 

as,àlesà esu esàfilt esàse o tàd al esàd’u à leà espi atoi eàpa à appo tàau à esu esà elles.à 

Dans un deuxième 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 système 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 à 2 mm alors que la 



Conclusion et perspectives 

 

154 
 

précision de prédiction qui estime la position du patient à 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 

su à lesà i agesà DàCBCT.àToutefois,à l’e eu àd passeà laàtol a eà li i ueà .àCesà sultatsà

sont obtenus sur une série de tests de six patients. Nousàa o sà esoi àd’u eà aseàdeàdo esà

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-spli esàpe ett o tàd’app o i e àl’e se leàdesàpoi tsàdeàlaàsu fa eàpa àdesà

polynômes afin de relie àtousàlesàpoi tsà àl’aideàd’u eàseuleàfo tio àpol o iale do tàlesà œudsà

sont équidistants. Cette méthode a déjà conduit à une diminution significative de « l’e eu à

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’aut eàpa t,àu eà od lisatio àduà uitàd pe da tàdeàlaàpositio à

deà l’a l ateu àpar rapport à la surface observée par la Kinect pourrait réduire la distorsion 

da sàlesà esu esàdesàsu fa esà e al esàetàai siàl’e eu àdeàpositio e e t. 

La gestion des mouvements intra-fractions a également été prise en compte pour assurer la 

sécurité du patient en évitant d’ e tuelles ollisio sàe t eàl’a l ateu àe à ou e e tàetàleà

patient. Nous avons pour cela développé un système 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. 

Ceàs st eà od liseàleà ou e e tàduà asàdeàl’a l ateu àetàlesàd pla e e tsàe à DLLàdeàlaà

table de traitement et intègre les mouvements du patient filmé en temps réel. Notre système a 

mis en évidence de fausses détections de collisions par le système clinique notamment pour des 

patients traités en « pelvis » avec les bras au-dessus de la tête. Quand les bras du patient 

pénétraient la zone de protection définie par le laser IR, une collision était détectée. Or, les bras 

n’ ta t pas dans la zone sous-jacente du collimateur,à ilà ’ àa aitàpasàdeà is ueàdeà ollisio . La 

précision de notre système (1,9°±0,9° sur fantôme, 1,4°±1,0° sur volontaires et 2,0°±1,0° sur 

patients) montre une bonne corrélation entre les angles détectés par notre système et ceux 

détectés en clinique (0,99 pour fantôme et volontaires et 0,98 sur patients). Nous proposons, 

pour 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 à 

modéliser les mouvements des imageu sà e a u sà KVà etàMV à afi à d’ tudie à lesà ollisio sà

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 

auto ati ueàdeàl’a ato ieàduàpatie t.àFi ale e t,àu eà o u i atio àe t eà ot eàs st eàetà

la machine de Varian sera établie afin de récupérer les informations sur la position de traitement 

et laà t aje toi eà deà l’a l ateu . En cas de collision, elaà pe ett aà aussià d’envoyer une 

commande àl’a l ateu àpou àstoppe àso à ou e e t. 

Le dernier chapit eàaàpo t àsu àleàd eloppe e tàd’u às st eàdeàsu eilla eàpou àleàcalcul des 

paramètres de ventilation des patients en réanimation médicale. Nous avons utilisé la méthode 

de filtrage 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 cpm età deà olu eà ou a tà d’u eà aleu à deà ,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 à automatiser tout le processus dans le 

but de détecter automatiquement le thorax du patient et de choisir la ROI à observer par la 

d te tio àdeàlaàsilhouetteàdeàl’ho eà outilàdispo i leàpou àlaàKi e t .àFi ale e t,à eàs st eà

sera utilisé pour surveiller et contrôler la ventilation spontanée des patients instables non 

intubés. Dans ce cas, le patient pourra bouger pendant le suivi de ses paramètres. Ses 

mouvements affecteront probablement la précision de la mesure notamment lorsque ceux-ci 

s’effe tue ont dans la même direction que ses mouvements thoraciques. En effet, nous ne 

pouvons pas àl’heu eàa tuelle,àidentifier 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 

a tifi ielle,à deà di i ue à lesà effetsà desà age tsà deà s datio à età d’a lio e à leà p o ostic vital du 

patient. Cela nécessiterait une étude plus approfondie pour séparer en temps réel le mouvement 

respiratoire des autres mouvements. D’aut eàpa t, le calcul du volume régional sera testé sur des 

données cliniques pour surveiller tous les patients i tu sà da sà l’opti ueà deà d te te à desà

a o aliesà e tilatoi esàetàl’ e tuelleài adaptatio àduàpatie tàauà espi ateu .àCe iàpe ett aàdeà

di i ue àlesàtau àdeà o idit àetàdeà o talit àli sà àl’i tu atio .à 

Nousàa o sà o t àl’appo tà ueàpeutàpo te àu à apteur de profondeur tel que la Kinect V2 pour 

l’a al seàdeà ou e e tàda sàu à o te teà di al.àLesà sultatsàp o etteu sàou e tàlaàpo teà à

de nouvelles applications telles que la correction des mouvements en imagerie hybride TEP/IRM. 

C’estàune technique prometteuse d’i age ieà ulti odaleàpe etta tà laà fusio àd’i fo atio à

a ato i ueàetàfo tio elleàpa àl’a uisitio àsi ulta eàdesài ageàTEP et IRM. Pour faire une 

étude cinétique des traceurs de la tête e ài age ieàTEP,àl’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 à faire des acquisitions IRM simultanées a e àl’i age ieàTEPàtoutesàlesà àse o desàetà

à recaler ces dernières à 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 

thodeà li i eàtoutefoisàlaàpossi ilit àdeàp ofite àduàte psàdeàl’a uisitio àTEPàpou àa u i à

différentes séquences cliniques IRM. Notre future application consistera ainsi à utiliser la Kinect 

comme alternative des images IRM. Les données surfaciques acquises du patient seront 

recalées àl’aideàdeà ot eàalgo ith eàdeà e alageà igideàpou àesti e àleà ha pàde mouvements 

qui sera appliqué sur les images TEP ou les données brutes pour obtenir une image TEP corrigée. 

Les premières acquisitions ont été effectuées sur volontaires dans le Centre de Recherche en 

Neurosciences de Lyon (CERMEP) qui dispose d'un système d'imagerie TEP/IRM (voir Figure 6.1).  



 

 

157 
 

 

Figure 6.1: Acquisition surfacique sur volontaire simultanément avec une acquisition IRM.  

Le champ de mouvements extrait à partir du recalage desà i agesà su fa i uesà ’està pasà

directement comparable à celui extrait du recalage des images IRM. Nous proposons de 

reconstruire les images TEP corrigées par le champ de mouvements calculé à 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 thèse o tàfaitàl’o jetàd’u àp ojetàdeà atu atio à

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 à un 

pa te ai eài dust iel.àL’o je tifàdeà eàp ojetàestàdeà alide àlesàlogi ielsàdéveloppés pour le suivi et 

l’a al seàe àte psàréel et de façon d a i ueàdeàlaàsu fa eàd’u àpatie t e à ueàd’u eàutilisatio à

etàd’u àt a sfe tàde ce nouveau logiciel en routine clinique de différentes applications médicales.  
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Titre : Evaluation d’un système 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 dernières années a été le lancement 
des caméras de profondeur qui peuvent être utilisées 
dans un large spectre d’applications, notamment pour 
la robotique, la vision par ordinateur, l’automatisation, 
etc. Ces dispositifs ont ouvert de nouvelles opportunités 
pour la recherche scientifique appliquée au domaine 
médical. Dans le cadre de cette thèse, nous évaluerons 
l’apport potentiel de l’utilisation du capteur de 
profondeur grand public « Kinect V2 » dans l’optique de 
répondre à 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 entraîner des collisions 
machine/machine ou machine/patient. 

Nous proposons un système 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 système 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 systèmes cliniques. 
 
Coté réanimation médicale, la recherche de nouveaux 
dispositifs non invasifs et sans contact tend à 
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 système de suivi à 
distance n’existe à ce jour. Dans ce contexte, nous 
proposons un système de mesure sans contact 
capable de calculer les paramètres ventilatoires en 
observant les changements morphologiques de la 
zone thoracique des patients. La méthode développée 
donne une précision de mesures cliniquement 
acceptable. 

 

Title : "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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