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Introduction Générale

INTRODUCTION GENERALE

Le cancer du sein est la premiére cause de mortalité, par cancer, chez la femme. La technique la plus efficace

pour combattre cette maladie est la détection précoce. Sur I’'ensemble des patientes atteintes par un cancer du
sein, 65% a 85% des femmes ne présentaient pas de facteurs de risque (dispositions génétiques,
consommation d’alcool...). Durant les 50 derniéres années, l'incidence de cette maladie a augmenté
(actuellement, 40 000 a 50 000 nouveaux cas sont diagnostiqués par an en France), mais la mortalité est restée
constante, voire méme a diminué. Ce constat témoigne de l'efficacité du dépistage et des traitements. Le
dépistage de masse mis en ceuvre pour combattre le cancer du sein est basé sur la mammographie. Ce
dépistage permet une réduction de 30% de la mortalité due au cancer du sein chez la femme au-dela de 50 ans
[1]. Pour cette raison, évaluer la pratique de la mammographie en organisant un programme strict d’assurance
de qualité est primordial dans le cadre de la mise en place d’une action de dépistage. Le contréle de qualité, qui
est la partie technique de I'assurance qualité, consiste a s’assurer de la qualité diagnostique optimale des
images mammographiques produites pour une dose délivrée aussi faible que raisonnablement possible. Ces
conditions assurent un rapport bénéfice-risque maximal a la fois pour la population dépistée (en garantissant
gu’un grand nombre de cancers seront détectés avec un nombre minimum de cancers qui pourraient étre
radio-induits) et pour une patiente considérée individuellement (en lui garantissant que la probabilité de lui
détecter un cancer est beaucoup plus élevée que celle de lui en induire un du fait de l'utilisation de

rayonnements ionisants en mammographie).

Avec 'avenement des nouveautés technologiques au niveau des détecteurs, la mammographie est en pleine
mutation et évolue rapidement de I'analogique vers le numérique. Méme si la mammographie
conventionnelle, basée sur les couples écran-film, est aujourd’hui considérée comme la référence (ou le « gold
standard »), le développement de nouvelles technologies pour les détecteurs numériques commence a
changer les perspectives. Par exemple, nous pouvons mentionner comme différence entre les technologies
analogique et numérique que les couples écran-film présentent une excellente résolution spatiale [2-8]
favorisant la visualisation des détailles en I'image, alors que les points forts des détecteurs numériques sont la
large gamme dynamique et l'efficacité quantique de détection élevée qui permettent d’améliorer la
détectabilité a bas contraste des masses tumorales [5, 6, 8-10]. Une caractéristique importante de la
mammographie numérique réside dans le fait que I'étape d’acquisition est découplée de I'étape de
visualisation de I'image ce qui permet d’optimiser 'acquisition et la visualisation indépendamment I'une de
'autre. En effet, les détecteurs numériques permettent d’utiliser, apres I'acquisition, des techniques de
traitement d’images telles que I'égalisation du contraste (égalisation d’histogrammes) et le renforcement de
bords dans le but d’améliorer la visualisation. De plus, la mammographie numérique permet le transfert des
images entre des sites distants ainsi qu’un archivage et un stockage de données plus efficace. Enfin, I'image
numeérique donne aussi la possibilité d’utiliser des outils de diagnostic assisté par ordinateur (CAD, Computer-
Aided Diagnosis) ainsi que I'image 3D par tomosynthése pour les détecteurs numériques plans plein champ [6,

8,11, 12].
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Du fait des avantages potentiels que peuvent présenter les systémes numériques, |'acceptation de leur
utilisation dans le programme de dépistage de masse organisé est effective depuis 2008 en France. Mais, cela a
exigé la mise a jour du programme des contrdles de qualité pour cette nouvelle technologie. Il faut d’ailleurs
distinguer deux technologies différentes identifiées a partir des capteurs utilisés. La premiere est basée sur
I'utilisation de détecteurs amovibles, les écrans radio-luminescents a mémoire, qui ne sont pas des détecteurs
numériques mais qui permettent grace au systéme de lecture basé sur une excitation au laser, d’obtenir une
image sous format numérique. La deuxiéme utilise des détecteurs numériques constitués de matrices de
capteurs permettant I'acquisition directement d’'une image numérique. Ce travail se limitera a I'étude des

détecteurs numériques plans plein champ sans aborder les systemes a balayage.

L’évaluation de la qualité de I'image en mammographie numérique est primordiale et nécessite encore d’étre
développée. Deux types d’approches d’estimation de la qualité de 'image peuvent étre envisagés. Chacune de
ces approches présente des avantages et des inconvénients qui font que leur implémentation est ou n’est pas

effectuée dans la pratique. Ces deux approches sont les suivantes.

1. Enimagerie médicale, la qualité diagnostique de I'image est définie en terme d’efficacité avec laquelle
une image peut étre utilisée pour réaliser une tache donnée [13]. Dans le cas particulier de la
mammographie, cette tache est la détection des indicateurs du cancer du sein (micro-calcifications et
masses) qui permettent de suspecter la présence d’'une lésion bénigne ou maligne. Jusqu’a
aujourd’hui, diverses approches ont été développées pour quantifier cette qualité [13, 14]. Parmi les
meilleures approches se trouve le test psycho-visuel des expériences de choix forcés qui est réalisé sur
plusieurs images du fantdme contraste-détail CDMAM (Artinis Medical Systems B.V. Arnhem,
Hollande)[15]. Ce fantéme contient des inserts de disques qui simulent des lésions de taille et de
contraste variables (microcalcifications ou masses tumorales plus ou moins grandes). La quantification
de la qualité d’'une image est réalisée en prenant en compte la plus petite taille d’insert d’un niveau de
contraste donné qui peut étre détecté sur les images de ce fantdme. Cette approche utilise une
méthode facile a implémenter et surtout qui présente une relation directe avec la qualité diagnostique
de I'image. Toutefois, il s’agit d’un test psycho-physique conduisant a une variabilité inter-observateur

non négligeable et dont I'évaluation prend beaucoup de temps et de ressources humaines.

2. L'approche la plus utilisée, principalement par les constructeurs d’appareils de mammographie afin,
notamment, de caractériser les performances de nouvelles technologies, est basée sur la mesure
objective des performances des détecteurs [8, 16-20]. Cette performance est généralement mesurée
dans des conditions expérimentales de laboratoire a partir de la résolution spatiale (liée a
I'appréciation plus détaillé de petites lésions a haut contraste) et des propriétés de bruit (liées a la
détectabilité a bas contraste de masses tumorales présentant une faible différence de contraste avec
le milieu environnant). Ces parameétres intrinseques du détecteur conduisent a la détermination de
I'efficacité quantique de détection des systemes d’imagerie en fonction de la fréquence spatiale. Il est

supposé qu’une meilleure efficacité quantique de détection conduira a une meilleure détection de
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Iésions a faible contraste. Mais, bien que la mesure des parameétres physiques soit une méthode
objective fiable, elle présente I'inconvénient de ne pas présenter une relation directe avec la qualité

diagnostique de I'image [21].

Le fait que, d’une part, la mesure des parametres physiques du détecteur est une méthode objective, qu’elle
autorise une évaluation rapide des performances d’un détecteur, et que, d’autre part, l'utilisation d’un
fantéme contraste-détail CDOMAM permet d’évaluer la qualité du systeme d’imagerie en offrant une relation
directe avec la détectabilité des lésions, a conduit a plusieurs études [21-24] visant a établir une
correspondance entre les deux types d’approche des points 1. et 2. La fagon de procéder pour certaines études
est de réaliser la mesure de la performance du détecteur d’un coté, et d’évaluer la qualité de I'image de 'autre.
La comparaison des résultats pour différents détecteurs est ensuite réalisée. D’autres études, mesurent la
qualité de I'image a partir des images qui ont été dégradées, soit par I'ajout de bruit, soit par I'altération de la
résolution spatiale. Les auteurs analysent ensuite I'impact de la variation de ces deux parameétres sur la
détectabilité des lésions. En général, les résultats de ces travaux montrent que, dans certaines limites, la
détectabilité des lésions est faiblement affectée par la diminution de la résolution spatiale et dans certains cas,

celle-ci est méme améliorée.

Bien que les résultats trouvés jusqu’a maintenant soient intéressants et donnent une appréciation globale de
ce qu’il est possible d’attendre pour certaines conditions d’exposition, il n’est pas encore possible d’estimer la
qualité de I'image sans avoir les inconvénients de la subjectivité et du temps important nécessaire pour
I’évaluation des images du fantdme CDMAM. Pour résoudre en partie ce probléme, des observateurs
mathématiques ont été étudiés dans le but de remplacer les observateurs humains [21, 25]. Ces observateurs
mathématiques présentent une performance similaire a celle des observateurs humains en ce qui concerne
I'analyse des images du fantdme contraste-détail CDMAM [21, 26], tout en présentant I'avantage de minimiser
le temps d’évaluation des images, et de supprimer la variabilité inter- et intra-observateurs. Pour cette raison,
I'entreprise Artinis Medical Systems qui commercialise le fantéme contraste-détail CDOMAM, propose le logiciel

CDCOM, basé sur un observateur mathématique, pour évaluer les images du fantéme.

L'utilisation d’un observateur mathématique réduit de facon drastique le temps d’évaluation des images du
fantdome CDMAM. Néanmoins, lors de sa mise en ceuvre, plusieurs images doivent étre prises pour I'évaluation
d’une seule condition d’exposition dans le but d’assurer une validité statistique des résultats. |l est suggéré par
Artinis Medical Systems d’utiliser huit images pour chaque condition. Le temps d’occupation du mammographe
est un probléme quand plusieurs conditions d’expositions doivent étre évaluées, surtout sur un dispositif qui
doit étre le plus possible disponible pour le travail clinique. Pour cette raison, le fantome n’est pas
nécessairement utilisé en pratique pour la mesure du contréle de la qualité. A partir de ce constat, I'intérét de
développer une méthode qui permet de réduire les temps nécessaires pour réaliser la mesure, I’évaluation de
la qualité et l'occupation des dispositifs de mammographie (minimisation de I'indisponibilité clinique du

mammographe et du temps d’évaluation des images) est une voie intéressante a étudier.
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Fixé sur la problématique actuelle liée a I'estimation de la qualité via I'utilisation d’un fantéme contraste-détail
de type CDMAM, I'objectif du travail de thése présenté dans ce manuscrit est de trouver la corrélation entre les
performances physiques du détecteur et la qualité diagnostique de I'image. Pour cela, une méthode de mesure
qui autorise I'estimation de la qualité de I'image (détection de Iésions) a partir de mesures rapides et objectives

comme celles employées pour la mesure des performances physiques du détecteur, a été développée.

Notre recherche est basée sur la simulation d’images du fantome CDMAM qui pourront étre utilisées pour
évaluer la qualité diagnostique de I'image. L'idée est de générer par ordinateur des images synthétiques du
fantome CDMAM a partir des mesures de résolution spatiale et du bruit du systéme d’imagerie qui ne se limite
pas simplement au détecteur. La particularité essentielle de ce travail est la prise en compte de I'atténuation
du rayonnement et du rayonnement diffusé, comme rencontré dans les conditions cliniques habituelles lors de
I’évaluation des performances du systtme de mammographie. Pour ce faire, nous nous éloignons
volontairement des conditions de laboratoires habituellement utilisées pour caractériser les performances

intrinseques d’un détecteur.

L'utilisation des images virtuelles du fantome CDMAM, est une technique efficace qui permettra de supprimer
I'inconvénient lié au temps d’acquisition d’un grand nombre d’images nécessaires quand un observateur
mathématique est utilisé. Le recours a un observateur mathématique réduira le temps d’évaluation des images

et permettra une comparaison plus objective de la qualité pour différentes conditions d’expositions cliniques.

Pour les chapitres qui sont liés a un travail personnel, nous avons retenu une présentation classique en
décrivant d’abord les matériels et les méthodes retenus, en donnant ensuite les résultats, en discutant ces
résultats pour finalement aboutir a une conclusion. Les résultats marquants de nos travaux sont présentés sous
la forme d’une discussion générale dans le dernier chapitre. Les perspectives sont également incluses dans ce

dernier chapitre. Le manuscrit est découpé en cinq chapitres.

1. Le Chapitre | est dédié a un état de I'art général situant ce travail de these. Il débouche sur les
problémes a résoudre dans le cadre de ce travail de these.

2. Le Chapitre Il décrit I'étude réalisée pour évaluer I'effet de la diffusion des photons sur deux des
parameétres physiques du détecteur, a savoir la fonction de transfert de modulation (MTF, Modulation
Transfer Function) et le spectre de puissance de bruit (NPS, Noise Power Spectrum). Cette étude est
nécessaire pour caractériser la différence entre la mesure des parameétres physiques du détecteur
réalisée dans des conditions de laboratoire et dans des conditions réelles cliniques qui tiennent
compte de la diffusion des photons par I'objet radiographié (le sein) et I'agrandissement lié a I'écart
existant entre les lésions et le détecteur numérique . L'intérét général de ce chapitre est de mettre en
lumiére I'impact des conditions réelles d’acquisition sur la MTF et le NPS.

3. Le Chapitre Ill décrit mathématiquement un modeéle pour la paire « Source a rayons X/Détecteur
numérique » utilisée pour la création des images virtuelles du fantdme contraste-détail COMAM. Ce
modeéle génere, a partir des parameétres physiques du systeme d’imagerie mesurés pour des

conditions cliniques, des images réalistes qui ressemblent a celles qui seraient réellement acquises. Ce
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chapitre contient aussi la validation de ce modele en utilisant un observateur mathématique. Cette
validation se fera en comparant la qualité de I'image obtenue sur des images réelles et des images
virtuelles du fantdme CDMAM utilisé.

Le Chapitre IV présente la validation clinique du modele développé dans le chapitre précédent. Pour
cette validation, la qualité obtenue a partir d’images réelles et d’images virtuelles est comparée en
faisant analyser ces images par des observateurs humains Les observateurs humains analysent les

images sur une console de diagnostic dans des conditions d’interprétation cliniques.

Le Chapitre V est une discussion générale de la pertinence des résultats que nous avons obtenus et

présente les perspectives que ce travail permet d’envisager.
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‘ ETAT DE L’ART

1.1. GENERALITES

‘1.1.1. CANCER DU SEIN

Le cancer constitue un probléme majeur de santé publique. Chez les étres pluricellulaires en bonne santé, un
certain nombre de cellules disparaissent régulierement et sont remplacées par de nouvelles cellules. Il doit
normalement exister un équilibre entre mort et prolifération cellulaires (il s’agit de ’homéostasie). Le cancer,
qui résulte d’'une accumulation de mutations génétiques apres exposition a un (des) carcinogene(s) (d’origine
chimique, physique ou virale), est le résultat d'une prolifération cellulaire anarchique aboutissant a la
formation d’une masse tumorale qui s’attaque aux tissus sains environnants. Cette masse tumorale peut

migrer a distance et coloniser d’autres tissus (métastases), conduisant ainsi a la mort du sujet hote.

En France, une femme sur huit développera un cancer du sein au cours de sa vie (40 000 a 50 000 nouveaux cas
diagnostiqués par an). Il s’agit de la premiére cause de mortalité par tumeur maligne chez la femme (20% des
déces féminins par cancer sont dus au cancer du sein). Les principaux facteurs de risque de survenue d’un
cancer du sein sont I'adge (75% des cancers du sein surviennent aprés 50 ans), la consommation d’alcool, une
puberté précoce, une ménopause précoce ou une premiere grossesse tardive, mais également certaines

dispositions génétiques.

Le cancer du sein se traduit par une tumeur maligne qui touche la glande mammaire. Les glandes mammaires
sont des glandes exocrines qui sécrétent le lait. Elles sont composées d’un réseau de canaux galactophores
lactiferes (canaux excréteurs) et de lobules renfermant les alvéoles (portions sécrétrices du lait, appelées
également acini). L'architecture de la glande mammaire se construit tout au long de la vie, du stade foetal a la

ménopause, notamment sous l'influence des hormones sexuelles (voir Figure 1).

Ganglion

Fibroadénome et maladie kystigque

Lobule

Cancer lobulaire

Muscles pectoraux
mineur-

majeur:

wioancer canalaire

Muscles intercostaux #Ectasie canalaire

inus galactophore

Malsdie de Paget

Cbte
Graisse et tissu
conjonctif

Tumeur phyllode

Figure 1: Image anatomique du sein qui montre I'origine de quelques carcinomes invasives (image disponible sur

"http://pages.infinit.net/trh/index.html").
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Diagnostiqué et traité précocement, le cancer du sein a un tres bon pronostic en terme de survie ; en revanche,
plus la maladie est a un stade avancé, plus elle est difficile a éradiquer (risques de métastases). C'est pourquoi
un dépistage de ce cancer par mammographie (pris en charge par la sécurité sociale) est proposé tous les deux
ans a toutes les Frangaises de plus de 50 ans (age ou les femmes sont le plus exposées a ce type de cancer). La
mammographie est une technique de radiographie utilisant des rayons X permettant de détecter des masses
tumorales de taille inférieure a 2 mm (la palpation, quant a elle, ne permet de détecter que des tumeurs de
taille supérieure a 5 mm). Par ailleurs, certaines autres anomalies, purement radiologiques, peuvent étre

observées. Parmi ces anomalies, les microcalcifications sont les plus fréquentes.

En résumé, les lésions a détecter dans une mammographie correspondent a des microcalcifications, dont
I'image radiographique correspondante est un petit point bien contrasté, et des masses tumorales, dont
I'image radiographique est un objet de plus grande taille mais moins contrasté. La mammographie devra donc
permettre d’obtenir, a la fois, une excellente résolution spatiale et une bonne détectabilité a bas contraste. Un

contrble de qualité rigoureux permettra de s’assurer que ces conditions sont remplies.

1.1.2. DESCRIPTION D’UN MAMMOGRAPHE

Lors d’'une mammographie, chaque sein est radiographié de face et de profil pour visualiser I'intégralité de la
glande mammaire. Chaque sein est comprimé entre le détecteur du mammographe et une plaque transparente
(palette de compression) pour réduire ainsi I'épaisseur que les rayons X traverseront (voir Figure 2). Cette
compression étalera le tissu du sein en évitant ainsi la superposition des structures, et elle limitera aussi le
mouvement qui pourrait brouiller I'image radiographique. Le but de la mammographie est de produire de
fagon systématique des images de haute résolution (pour une appréciation plus détaillé des microcalcifications)
et hautement contrastées (pour une bonne détection des masses) tout en délivrant la plus petite dose de

rayonnement possible.

» Tube a Rayons X

\
L Palette de compression

v avec déplacement vertical

» Détecteur

| F—

Figure 2: Positionnement de la patiente pour la prise d’'une mammographie de face. Image d’origine sur le site:

http://bluegyn.free.fr/spip/local/cache-vignettes/L140xH180/arton311-b891a.gif

Les deux derniéres décennies ont connu des améliorations technologiques importantes: amélioration des

générateurs, augmentation de la distance foyer-détecteur, amélioration de la compression du sein, diminution
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de la dimension des foyers (voir I'annexe A), changement des matériaux de I'lanode et du filtre, et surtout,

développement des détecteurs (films ou détecteurs numériques)[27].

Actuellement, les appareils de mammographie (voir Figure 3) comprennent notamment:

e untube a rayons X qui délivre un faisceau de qualité appropriée,
e une palette de compression,
e une grille anti-diffusante,

e un exposeur automatique et une distance foyer-détecteur au moins égale a 60 cm.

Une explication détaillée sur chague composant du mammographe est donnée dans I'annexe A.

Tube a rayons X

Distance foyer-détecteur

Palette de
Compression

e  Grille anti-diffusante
e  Exposeur automatique

Télécommande au pied e Détecteur

de la compression

Figure 3: Principaux composants d’'un mammographe.

En mammographie le spectre des rayons X doit étre adapté a I'examen du sein. Le faisceau doit étre de faible
énergie avec un spectre quasi-monochromatique de fagon a obtenir un bon contraste entre les structures
normales et pathologiques du sein, les différences de contraste étant extrémement subtiles. Un exemple du
spectre obtenu pour un couple Anode-Filtre: Molybdene-Molybdéne est donné dans la Figure 4. Cette figure

montre le spectre obtenu apreés filtrage.
Aujourd’hui, les spectres utilisés sont produits grace a |'utilisation de plusieurs couples anode-filtration [28]:

e  Mo-Mo: Molybdéne (Mo ; Z= 42) filtré par le Molybdéne (50 um): c’est le plus ancien couple, qui

reste la base du systeme mammographique.
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e  Mo-Rh : Molybdéne (Mo ; Z= 42) filtré par le Rhodium (25 um) permettant d’obtenir une énergie

moyenne légerement plus élevée que celle du couple Mo-Mo.

®  Rh-Rh: Rhodium (Rh ; Z = 45) filtré par Rhodium (25 um) qui permet d’obtenir un contraste supérieur

pour les seins épais et denses

e  W-Rh: Tungsteéne filtré par Rh : bénéficie d'une meilleure tolérance du tungsténe pour des charges

thermiques fortes et de la sélection du spectre par le Rhodium.

e  Molybdeéne filtré par I'aluminium: ce couple utilisé vers 1980 donnait la possibilité d'utiliser en

Xérographie le spectre continu du Mo émis sous 35 kVp.
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Figure 4: Spectre de rayons X pour une anode en Mo, une filtre de 30 um en Mo, une charge de 90 mAs et une tension

de tube fixée a 28 kVp. Le filtre en Mo réagit comme un filtre du type passe-bande en laissant passer les énergies

comprises entre 15 et 20 keV.

'E RECEPTEURS D’'IMAGE

Les récepteurs basés sur le couple écran-film ont été par le passé les détecteurs standards utilisés dans la
mammographie conventionnelle. Aujourd’hui, les nouveaux développements technologiques en matiére de
détecteurs et d’ordinateurs ont permis I'avénement des détecteurs numériques [8, 29-31]. Actuellement, les
détecteurs utilisés en mammographie sont classés principalement en deux branches: couples écran-film
(analogiques) et détecteurs numériques. Ces derniers peuvent a leur tour étre classés en deux catégories: ceux
qui effectuent une numérisation directe (détection de quanta et numérisation en une seule étape) et ceux qui

réalisent une numérisation secondaire (détection de quanta et numérisation réalisée en deux étapes). La Figure

5 montre une classification des différents détecteurs et technologies utilisés en mammographie [29].
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Ecran radio-
luminescent a
memoire (ERLM)

Numeérisation
Secondarie

Couple Ecran-Film
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mammographie Conversion

Indirecte

Numériques (Csl, CCD)

Systéme a
Balayage
Conversion Directe
(a-Se, CdzZnTe)
Numeérisation

Directe .
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Indirecte

. . (Csl, a-Si, CCD)
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Champ

Conversion Directe
(a-Se)

Figure 5: Schéma précisant les différents types de capteurs et technologies en mammographie numérique.

MAMMOGRAPHIE NUMERIQUE

La mammographie numérique remplace le couple écran-film par des capteurs numériques qui transforment les
photons X en signaux électriques pour former ainsi des images numériques qui possedent un certain nombre

d’avantages sur le couple écran-film. Ces avantages sont entre autres [1, 8]:

e |'amélioration de la latitude d’exposition et du contraste,

e la possibilité d’effectuer un post-traitement de I'image,

e ladissociation des fonctions de lecture, de stockage et de transfert,
e la possibilité de télé-radiologie,

e latomosynthese et autres technologies de visualisation 3-D,

e laréduction de la compression du sein et

e |'amélioration de la qualité de I'image.

Néanmoins, cette nouvelle technologie présente aussi des inconvénients par rapport aux couples écran-film,

notamment [1]:

e une résolution spatiale plus petite que celle du couple écran-film,
e un co(t élevé de la mise en ceuvre et
e une ergonomie des consoles de lecture encore insuffisante pour permettre d’afficher 8 clichés sur un

seul moniteur.

La mammographie numérique peut utiliser soit des détecteurs dédiés (numérisation directe), soit des

détecteurs amovibles (ERLM, écran radio-luminescent a mémoire ) [29].
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DETECTEURS NUMERIQUES PLANS PLEIN CHAMP (NUMERISATION DIRECTE)

Les détecteurs plans plein champ sont classés en deux catégories selon la technique mise en ceuvre pour

transformer I'énergie.

X-rays

X-ray machine

Indirect ---Scintillator

detector ¥isible light
Photodiode and
transistor array
or CCD array

Digital data

Amorphous

Direct selenium Digital

detector

-~ Electron-hole
pairs

Transistor
array and
read-out
P’ i electronics

Conventional X-ray e
film-screen cassette B S
Processor ‘ [ — X-ray film

Figure 6: Résumé des technologies de détection actuellement employées dans la mammographie. La mammographie
conventionnelle utilise les cassettes film-écran. La mammographie numérique utilise soit des détecteurs a conversion
indirecte (photons X 2 lumiére > Signal électrique), soit des détecteurs a conversion directe (photons X-> Signal

électrique)[32].

CONVERSION INDIRECTE

Les détecteurs a conversion indirecte transforment I'énergie des photons X en lumiéere grace a un scintillateur
construit a base d’lodure de Césium dopé avec du Thallium [Csl(TI)] ou du Gadolinium oxysulfure (Gd,0,S).
Cette lumiére est ensuite transformée en charge électrique par I'intermédiaire d’'une matrice de photodiodes
composées de silicium amorphe couplées a des transistors TFT (Thin Film Transistor), qui, comme illustré dans

la Figure 6, conditionnent et amplifient les signaux.
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Une autre alternative utilise des CCD (charge-coupled devices) au lieu des copules photodiodes-TFT pour
transformer la lumiére en signaux électriques. Ces dispositifs utilisent un systéme de couplage optique pour
capter la lumiere produite par le scintillateur et I'acheminer a I'entrée du CCD. Ce couplage optique utilise soit
une lentille, soit des fibres optiques. Comme les CCD sont des éléments de petites dimensions, de nombreux
CCD juxtaposés sont utilisés pour construire une matrice et couvrir la totalité de la surface du champ
d’acquisition. L'inconvénient de ces systémes est la perte de lumiere et la complexité due aux fibres optiques.

Le couplage optique peut aussi introduire des distorsions géométriques et des artéfacts.

CONVERSION DIRECTE

Les détecteurs a conversion directe sont composés d’un semi-conducteur, typiquement, du sélénium amorphe
(a-Se) qui a la propriété de transformer I'énergie des photons X en charges électriques via un phénomene
photoélectrique. Sous I'influence d’'un champ électrique externe, les trous (ou électrons, selon la polarité) sont
acheminés vers les électrodes du pixel pour étre stockés dans un condensateur. Le signal électrique est
échantillonné par des transistors (TFT) comme pour la conversion indirecte (voir Figure 6). L'utilisation du

Sélénium a une longue histoire commerciale en xérographie, et son exploitation est bien maitrisée.

La différence principale de ce type de conversion par rapport a la conversion indirecte, est la génération de

charges électriques, en évitant les problemes liés a la diffusion de lumiere.

ECRAN RADIOLUMINESCENT A MEMOIRE (ERLM)

Cette technique est basée sur l'utilisation des écrans radio-luminescents a mémoire (ERLM) qui stockent
I’énergie transmise par les rayons X dans une structure cristalline. Puis, a I'aide d’un laser, cette énergie est
restituée par photo-stimulation. Les particules photo-luminescentes sont constituées de fluoro-halogénure de
baryum dopé a I’europium qui forment une image latente lors de I'arrivée des photons X. L’énergie stockée est
libérée sous la forme de photons lumineux lorsque I'écran est balayé par un faisceau laser de longueur d’onde
précise. Cette lumiére est guidée vers un photomultiplicateur qui la transforme en un signal électrique. Le
signal électrique est ensuite amplifié et échantillonné par des composants électroniques. Aprés lecture,
I'énergie résiduelle contenue dans les ERLM est totalement effacée au moyen de tubes néons ou d'une lampe

flash. Les ERLM ainsi réinitialisés peuvent étre réutilisés.

De facon générale, un récepteur de rayons X utilisé en mammographie numérique, doit avoir comme objectif
une absorption efficace des rayons X, pour générer ainsi une image numérique qui permet la détection de
lésions (microcalcifications, ou masses). Pour cela, les récepteurs doivent respecter les exigences de résolution
spatiale et de résolution en contraste nécessaires pour la mammographie. Ces dernieres sont vérifiées et
quantifiées par des parametres de performances physiques (décrits en détail dans la section 1.2.2 de ce
chapitre) pour chaque type de récepteur (numérisation directe ou numérisation secondaire). La performance
de ces détecteurs dépend de plusieurs facteurs ““de conception”. Parmi ceux-ci, la surface active du détecteur,

la taille du pixel, la vitesse de détection, la gamme dynamique, ainsi que les dimensions et le poids du
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détecteur. Chacun de ces paramétres doit étre sélectionné avec prudence. Une explication plus détaillée sur
des mesures de performances des détecteurs (souvent utilisés pour la comparaison des différents types de
détecteurs numériques) et une analyse critique des différents procédés utilisés lors de la mesure de ces

performances seront données dans la section 1.2.2 de ce chapitre.

1.2. APPROCHES DE LA MESURE DE LA QUALITE DE L'IMAGE

La qualité de I'image radiologique (détectabilité des lIésions) dépend des conditions d’exposition utilisées lors
de la prise du cliché et du récepteur d'images. Concernant |'exposition, les principaux parametres qui
interviennent sont les matériaux du couple anode-filtration, la tension du tube a rayons X (kVp), le courant du
tube a rayons X (mA), et le temps d’exposition (s). L'optimisation de ces parametres nécessite une estimation
de la détectabilité des lésions pour chaque condition d’exposition. La détectabilité des Iésions peut étre

estimée par deux approches différentes:

e La premiére approche de I'estimation de la qualité de I'image utilise des fantdmes contraste-détail qui
permettent des évaluations subjectives réalisées via des expériences de choix forcés [13, 14, 27, 28].
Le fantome de référence est le fantome CDMAM (Contrast-Detail MAMmography) [15, 33, 34]
constitué d’un support avec des pastilles de tailles et épaisseurs variables qui simulent des objets de
divers contrastes et tailles. La qualité des images acquises est usuellement représentée par des
courbes de contraste-détail déterminées a partir des pastilles détectées par des observateurs
humains. L'avantage de cette approche subjective réside en I'utilisation d’un fantdme qui permet de
faire une simulation plus ou moins réaliste des microcalcifications et des masses. Néanmoins, les tests
subjectifs présentent I'inconvénient de la variabilité inter-observateur. Ce type de test est trés
consommateur de temps.

e La seconde approche est largement utilisée par les constructeurs pour comparer la performance des
détecteurs numériques en termes de résolution spatiale et de bruit. Cette approche exploite les
parameétres physiques des détecteurs mesurés en conditions de laboratoire (par exemple, sans
considérer les effets de I'agrandissement et de la diffusion de photons) [14, 35]. Ces paramétres sont
la fonction de transfert de modulation (MTF, Modulation Transfer Function) et le spectre de puissance
de bruit (NPS, Noise Power Spectrum) [6, 8, 36, 37] qui traduisent les qualités en termes de résolution
spatiale et de bruit du détecteur. A partir de ces deux parametres, un troisieme parametre est calculé.
Celui-ci est I'efficacité quantique de détection (DQE , Detective Quantum Efficiency) [38].
Normalement, plus l'efficacité quantique de détection est grande, meilleure est la détection des
Iésions. Toutefois, il semble que pour quelques conditions d’exposition, la détection de lésions est
meilleure pour le mammographe qui présente la DQE la plus faible [21]. Ainsi, cette seconde
approche, fondée sur des mesures objectives, présente I'inconvénient de ne pas présenter de relation
directe avec la qualité clinique des images réalisées. La description détaillée de chaque approche est

présentée dans la suite.
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1.2.1. SIMULATION DE LESIONS

N

L’évaluation de la qualité de I'image en mammographie a partir de fantdmes est une approche largement
utilisée pour estimer la performance de détection des Iésions par des observateurs humains. La complexité de
I’évaluation dépend du fantéme. Par exemple, si une estimation doit étre réalisée rapidement, un fantome
composé d’un petit nombre d’inserts comme ceux du fantéme ACR (American College of Radiology) ou du
MTM100 [39] (voir Figure 7) peut étre utilisé. Mais ce type de fantdme donnera une estimation limitée de la
détectabilité des lésions en raison du faible nombre d’inserts a détecter. A 'opposé, les fantdmes avec un
grand nombre d’inserts comme le fantome CDMAM (fantéme considéré comme le gold standard) conduisent a

des protocoles expérimentaux fastidieux et chronophages.

.

E WvwCLOPPC

B aste

Mi : microcalcfications
Ma : mazses
M2 0212-0250 mm  hta2 272 mm Fi2 1,00 mm Fi: fikres

Mi3 04800212 mm M43 233 mm Fi2 083 mm | ©: echelle de contrasts

) ) Z: Zone oe référence
Mt 3,150-0,150 mm hdagd 1,98 mm Fit 0,71 mm D cavitds pour dosimétres therma-

Wi 0125015k mone 425 1,59 mm Fi% £,523 mm lumimescent =
Wi 01060125 mm bdad 119 mm  Fi6 040 mm | BP © hutée de postioninamant

] : B : hilles de contride dalignement
WiT 0020 AE mm kfa7 0,90 mm Firy 020 mm du faizesu R

Mkt 02500200 mm htat 247 mm Fi1 1,25 mm

Figure 7: Schéma du fantome MTM 100 en matériau équivalent sein avec les différentes inclusions et leur taille [39].
L’utilisation de fantomes comme le MTM100 permet de simuler de facon réaliste des masses, fibres et
microcalcifications. Le test demande aux observateurs d’identifier les lésions qui sont détectables et de donner un score
dépendant du type de lésion détectée. Finalement, le score total est obtenu par la somme de tous les scores partiels
donnés pour chaque type de lésion détectée. Ce type de fantdme aboutit a une estimation subjective qui peut présenter

un biais lié a la familiarisation des observateurs avec le fantome.

Quand un fantéme est utilisé pour évaluer la qualité de I'image, il faut que celui-ci soit discriminant et qu’il
permette d’établir un score. L’évaluation du fantéme se fait en présentant a I'observateur une image sur

laquelle figurent les objets d’intérét. L'observateur indique alors le nombre d’objets qu’il parvient a détecter.
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L'opération peut étre répétée avec différents observateurs ou différentes images. Un score est établi a partir
des résultats obtenus et permet de donner une mesure de la qualité de I'’ensemble de la chaine d’acquisition

des images.

FANTOME CDMAM

Le fantome CDMAM (Contrast-Detail MAMmography) a été développé pour évaluer une installation de
mammographie conventionnelle utilisant un couple écran-film. Cependant, avec ['évolution des
mammographes numériques, le fantéme peut aider au développement et a I'évaluation de la qualité de I'image

de ces nouvelles modalités.

Le fantdme CDMAM est constitué d’une plaque en aluminium qui contient des pastilles en or de différentes
épaisseurs et diametres. Les pastilles sont rangées dans une grille de 16 lignes et 16 colonnes. Un total de 205
cellules constituent la grille. Chaque ligne contient des pastilles de méme épaisseur mais de diameétre variable,
et chaque colonne contient de pastilles ayant un méme diamétre mais des épaisseurs variables (voir Figure 8).
Chaque cellule de la matrice contient deux pastilles identiques. L'une est située au centre de la cellule, I'autre

dans un des coins. Le choix du coin est aléatoire.

Figure 8: Fantdome CDMAM (Contrast-Detail Mammography) congu par Artinis Medical Systems [15].

La plaque d’aluminium (AL1050) d’une épaisseur de 0.5 mm est placée dans une cavité de 2 mm de profondeur
d’une plaque de PMMA (PolyMethyl MethAcrylate - Polyméthacrylate de méthyle). L'ensemble (PMMA et
aluminium) a une épaisseur équivalente a 10 mm de PMMA dans des conditions d’exposition standards en

mammographie, et des dimensions correspondant a celles d’un film mammographique de format standard
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(180 mm x 240 mm). Les disques d’or varient en épaisseur dans une gamme de 0.03 a 2.0 um et en diameétre

dans une gamme de 0.06 a 2.0 mm. lls ont été fixés a la base en aluminium par évaporation.

Le fantéme CDMAM inclut un jeu de 4 plaques de PMMA pour simuler différentes épaisseurs de sein. Les

plaques ont une épaisseur de 10 mm et les mémes dimensions que le fantdme.

Pour I'obtention des images du fantdbme CDMAM, le fantdme est placé entre les plaques de PMMA (voir Figure
9). Dans cette configuration, le fantdme est positionné de fagon a ce que les pastilles les plus petites soient
placées du coté de la paroi thoracique. La fonction des plaques de PMMA est de simuler une absorption de
rayons X équivalente a celle d’'un sein de méme épaisseur et de produire la diffusion des photons X comme lors

de la prise d’un cliché.

Tube a rayons X

Tube a rayons X

{

anbioeioy] 104ed

Plagues en

Plagues en PMMA PMMA

\
Fantome CDMAM
L
Grille anti-diffusante
+
<o

Détecteur

Grille anti-
diffusante

Fantéme CDMAM

Paroi Theracique

Figure 9: Dispositif expérimental permettant la mesure de la qualité d’image avec le fantome CDMAM.

Figure 10: Cellule du fantome CDMAM contenant deux pastilles en or. Une située au centre de la cellule et la seconde

située aléatoirement dans I'un des quatre coins de la cellule.
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L’évaluation de la qualité est réalisée par I'examen du cliché du fantome CDMAM, c’est-a-dire par la recherche,
pour chaque diametre de disque, de la pastille visible ayant la plus faible épaisseur. Pour cela, chaque cellule
du fantome est soumise a une évaluation de choix-forcé : dont I'observateur doit, dans un premier temps,
regarder si la pastille centrale est visible, puis il doit dire dans lequel des quatre coins se trouve la deuxiéme

pastille (voir Figure 10).

Une courbe de contraste-détail est obtenue a partir de cette évaluation. Cette courbe montre les pastilles avec
I’épaisseur la plus petite visible pour I’ceil humain pour chaque diamétre. Un exemple est donné dans la Figure
11, ou la courbe tracée sépare le domaine des objets visibles présentant un niveau de contraste et un diametre
suffisant, du domaine des objets non-visibles sur I'image. L'axe des ordonnées est dans une échelle
logarithmique afin de couvrir toute la gamme d’épaisseurs contenues dans le fantome. De cette courbe, une
valeur numérique nommée « Facteur d’Index de Qualité (IQF, Index Quality Factor) » est obtenue de fagon a
pouvoir comparer numériquement différentes courbes de qualité. Cette valeur est calculée a partir du produit
abscisses-ordonnées (épaisseur minimale visible multipliée par le diametre). L'expression mathématique de
I'lQF est donnée par I'équation (1):

_ 100
211:61 Di'Ti,min

(1)  IQF

OU T; i st I'épaisseur d’or minimal percue dans la i¥mecolonne, qui correspond a un diamétre D;.

Contraste-Détail
10
BASSE QUALITE
1
g 0.06 0.08 0.10 3 0.16 0.20 0.25 40 0.50 0.63 0.80 1.00 1.25 1.60 2.00
g Diamétre [mm]
2
g
0.1
HAUTE QUALITE
0.01

Figure 11: Courbe de Contraste-Détail obtenue a partir d’'une image du fantome CDMAM v3.4.

A cause de la variabilité intra- et inter-observateurs que ce type d’évaluation présente, mais aussi a cause du
temps important nécessaire pour réaliser la lecture des images du fantdme, des travaux de recherche ont été

mis en place [26] pour remplacer les observateur humains par des observateurs mathématiques lors de
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I’évaluation des images du fantéme CDMAM. Ces observateurs mathématiques sont basés sur la théorie de la
décision statistique. lls ne présentent pas de variabilité et permettent de réaliser rapidement I'évaluation des
images. Toutefois, leur sensibilité de détection doit étre adaptée a celle des observateurs humains. Ces

observateurs mathématiques sont décrits plus en détail dans I'annexe D.

1.2.2. MESURE DE LA PERFORMANCE PHYSIQUE DU DETECTEUR

1.2.2.1. FONCTION DE TRANSFERT DE MODULATION (MTF)

La résolution spatiale traduit la capacité a discerner dans une image deux structures qui se trouvent proches
I'une de l'autre. Elle dépend de la taille du pixel mais aussi du bruit contenu dans une image. Plus la résolution
est mauvaise, plus I'image sera floue, ce qui rendra difficile la détection des éléments caractéristiques dans
I'image. En mammographie, la résolution spatiale est caractérisée par la fonction de transfert de modulation
(MTF, Modulation Transfer Function) du systéme. Cette fonction décrit I'altération de I'image d’entrée
(représentation de la scéne) lors de son passage dans le systéme d’imagerie (formation de I'image a la sortie du
détecteur). Si on exprime l'image dans l'espace des fréquences, ses composantes fréquentielles seront
atténuées par le systeme d’imagerie avec un coefficient d’atténuation différent selon la fréquence. Le rapport
entre I'amplitude de chaque composante fréquentielle a la sortie de détecteur et I'amplitude de chaque
composante fréquentielle a I'entrée fournit la fonction de transfert de modulation (MTF). Cela est illustré dans

la Figure 12.
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Figure 12: MTF obtenue a partir du rapport entre les amplitudes de sortie de chaque composante fréquentielle d’un

signal et les amplitudes originales de ce signal a I’entrée du systéme [40].

Pour une image numérique, la taille du pixel devient un facteur supplémentaire important qui affecte
directement la résolution spatiale. Plus celle-ci est élevée, plus il est possible de « zoomer » l'image et
d'identifier clairement des petites structures (par exemple des microcalcifications qui peuvent avoir une taille

de 100 a 200 microns de diamétre).
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On définit ainsi la fréquence spatiale de coupure (appelée aussi fréquence de Nyquist d’apres le théoreme de
Shannon), c'est-a-dire la fréquence spatiale la plus élevée qui peut étre visualisée, avec une taille de pixel

(capteur) donnée. Cette taille est définie par la relation suivante:
Fc = (2p)~!
Avec :
Fc : fréquence spatiale en paire de ligne (ou cycle) par millimétre (pl/mm)
p : taille du pixel en mm, en considérant un pixel (capteur) carré.
ls existent trois méthodes communes pour mesurer la MTF:

e LA METHODE “FONCTION REPONSE A UN SIGNAL PERIODIQUE CARRE” (UTILISATION
D’UNE MIRE): Méthode indirecte basée sur la réponse sinusoidale (voir les explications détaillées
dans 'lannexe B).

o Avantage:

= Implémentation simple et rapide
o Inconvénients:
= Méthode de mesure imprécise

e METHODE DE LA FENTE: méthode basée sur la réponse impulsionnelle du systeme (voir les
explications détaillées dans I'annexe B)
o Avantages:

= Précision élevée, particulierement aux hautes fréquences.
=  Méthode éprouvée.

o Inconvénient :
=  Alignement précis, et donc compliqué, d’'une mire.

=  Besoin de multiples acquisitions dues a la susceptibilité de la méthode au bruit.
e METHODE DU BORD: Méthode basée sur la réponse impulsionnelle du systéme (explication
détaillée dans la section 2.2.1 du chapitre Il)

o Avantages:
= Précision élevée, particulierement aux basses fréquences.
= Alignement simple et rapide.
=  Méthode répandue et éprouvée.
o Inconvénients:
= Sensible au bruit qui est amplifié par I'opération de différentiation du bord.

= Moins précise a hautes fréquences.
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Les courbes de MTF mesurées dans des conditions de laboratoire sont montrées sur la Figure 13 pour
différents types de détecteurs. Les détecteurs évalués correspondent a un détecteur a conversion directe « Flat
detector (a-Se) », un détecteur a conversion indirecte « Flat detector (Csl) », un détecteur ERLM « storage
phosphore » et a un couple écran-film. A partir de ces courbes, il est visible qu’un détecteur ERLM et un couple
écran-film présentent des valeurs de MTF similaires [30]. Le détecteur a conversion indirecte présente une
amélioration en résolution, surtout dans les hautes fréquences, mais elle reste limitée par I'influence de la
diffusion de photons produits par le scintillateur. Au final, le détecteur a conversion directe présente de loin la

meilleure résolution spatiale grace a la conversion directe des photons en charges électriques.
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Figure 13: Fonction de Transfert de Modulation d’un couple écran-film, d’'un détecteur a conversion directe, d”“un
détecteur a conversion indirecte et un détecteur ERLM [30].

Dans ce travail, la méthode du bord, technique recommandée au niveau internationale par I'lEC (voir IEC-

62220-1-2, [38]) sera utilisée.

1.2.2.2.  SPECTRE DE PUISSANCE DU BRUIT (NPS)

Le spectre de puissance du bruit (NPS, Noise Power Spectrum) est une mesure du bruit basée sur une analyse
statistique. Selon la nature du bruit, deux types d’analyse de bruit peuvent étre employées. Quand le bruit est
entierement reproductible, le bruit est vu comme étant des artéfacts. La reproductibilité signifie que la source
de bruit est présente de maniére identique dans chaque image analysée. Quand le bruit présente des

caractéristiques aléatoires, il doit étre analysé avec des techniques statistiques.

Le NPS mesure un bruit considéré comme étant stochastique. Cette mesure est basée sur des hypotheses
classiques en analyse de signaux aléatoires. La premiére consiste a considérer le systeme comme ergodique,

c’est a dire que les propriétés statistiques mesurées sur une image (une réalisation), coincident avec celles
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évaluées a un endroit défini sur un ensemble d’images (ensemble de réalisations). La seconde hypothése est de
considérer le systeme comme stationnaire: les propriétés statistiques sont invariantes quel que soit I'endroit

ou on les évalue dans I'image.

En prenant en compte ces hypotheéses, le bruit sera quantifié en termes de statistiques du deuxiéme ordre, a
I'aide notamment de I'autocovariance. L’autocovariance, qui est la covariance entre un signal et une version
décalée de ce signal, permet d’évaluer la dépendance existant entre deux signaux. Ainsi, plus le bruit est de
haute fréquence, plus "autocovariance décroit vite en fonction du décalage. Pour un bruit a trés hautes

fréquences, I'autocovariance tend vers une impulsion de Dirac.

Le NPS est simplement la transformée de Fourier de |'autocovariance, comme la MTF est la transformée de

Fourier de la réponse impulsionnelle appelée aussi « Fonction de Dispersion Ponctuelle ».
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Figure 14: Spectre de puissance de bruit d’'une image de sortie d’un systéeme d’imagerie [40].

De fagon générale, la MTF peut étre considérée comme une représentation de I'atténuation subie par les
composantes fréquentielles d’un signal placé a I'entrée d’un systeme d’imagerie (voir Figure 14). Pour calculer
le NPS on peut, en I'absence de signal utile dans I'image (pas d’objet devant le détecteur), considérer le carré
du module des composantes fréquentielles du signal de sortie. Bien que d’un point de vue formel, le NPS soit
la transformée de Fourier de I'autocovariance, la procédure de mesure du NPS décrite par I'’équation (2) est
juste (I'autocovariance étant la transformée de Fourier inverse du module au carré de le transformée de
Fourier d’un signal). Une description détaillée de la méthode du calcule du NPS est donnée dans la section

2.2.2 du chapitre Il

_ _AxAy M 256 v1256 —2mi 2
(2) NPS(u,v) = mzm:ﬂzx:lzy:l[m(x, y)e Zmi(ux+vy)|

ou:
Ax et Ay: distance entre deux pixels selon les colonnes et les lignes,

M: nombre de sous-régions considérées (classiquement, M=96),
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I, (x,y): sous-région m de taille 256x256 pixels (voir section 2.2.2 du chapitre Il),
NPS(u,v): NPS en deux dimensions,
(u, v): fréquences spatiales.

En mammographie, le NPS est calculé a partir de la transformée de Fourier d’images bruitées (acquisition
d’images sans aucun objet placé devant le détecteur). Ces images, dont les pixels devraient tous avoir
idéalement le méme niveau de gris (au bruit pres), sont affectées par un gradient (variation non linéaire)
d’intensité des niveaux de gris. Cette variation en terme d’exposition est connue sous le terme « d’effet talon »
de I'anode (voir annexe A). A cause de cet effet, qui peut étre substantiel, la surface d’exposition doit étre

limitée a une petite surface centrée sur I'image.

Pour augmenter encore 'uniformité de I'exposition qui est fondamentale pour le calcul du NPS, des sous-
régions sont extraites de la région correspondant a la partie centrale du détecteur [41]. Un nombre suffisant de
sous-images doit étre choisi pour avoir une variance de niveaux de gris représentant correctement le bruit. La
taille des sous-images doit étre suffisamment grande pour assurer une résolution fréquentielle suffisante pour

le calcul du NPS.
En général, en mammographie numérique, le bruit est classé en deux types:

e |e bruit quantique et
e |e bruit électronique.

Le bruit quantique est généré lors de la production des photons X et par l'interaction de ceux-ci avec la

matiére. La fluctuation du bruit suit une loi de probabilité de Poisson dont I’écart-type est donné par: ¢ = VN,

ou N fait référence au nombre moyen de photons produits.

Le bruit électronique est lié a I'instrumentation du détecteur numérique. Un détecteur numérique est formé
d’une matrice de capteurs (pixels), ou le signal est échantillonné par chaque capteur (pixel) en délivrant chacun
une tension. La tension finale que délivrera chaque capteur (pixel) dépendra du nombre de photons regus, mais
aussi d’une valeur de tension initiale. La différence entre les tensions initiales de chaque capteur du détecteur
contribue a la formation du bruit électronique. Une autre cause liée a la formation du bruit électronique est la
différence de gain entre I'instrumentation de chaque capteur (pixel), qui peut générer des résultats différents
entre capteurs, méme s'ils recoivent la méme quantité moyenne de photons. L'influence de ces différences

peut étre mesurée a partir d’'une image obtenue en |'absence de photons X.

1.2.2.3. EFFICACITE QUANTIQUE DE DETECTION (DQE)

Un des principaux parameétres largement utilisé pour comparer les performances des différents détecteurs
actuellement disponibles sur le marché est I'efficacité quantique de détection (DQE, Detective Quantum

Efficiency). L'une de ses possibles interprétations est la mesure du pourcentage des photons X qui arrivent sur
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le détecteur et qui sont effectivement utilisés par celui-ci pour former I'image [42]. Une autre facon de
caractériser ce parametre est de le voir comme une mesure de la qualité du transfert du rapport signal sur

bruit au carré entre I’entrée et la sortie du détecteur [42-44] (voir I'équation (3) et la Figure 15).
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Figure 15: Modeéle utilisé pour la détermination de I’Efficacité de Détection de Quanta (DQE, Detective Quantum

Efficiency).
Ce parametre présente les avantages suivants.
o |l peut étre déterminé expérimentalement d’une fagon rapide et objective.
e Il inclut la contribution de toutes les étapes de la conversion du signal, ce qui permet de comparer de

facon quantitative différents systémes mammographiques.
Il présente cependant un inconvénient:

e |l n'existe pas de liaison directe entre la DQE et la détectabilité des indicateurs des lésions en
conditions cliniques.

Il existe différentes techniques pour déterminer la DQE. Les différences entre les méthodes rendent plus

difficile la comparaison des performances de différents systémes. Pour cette raison, une recommandation

internationale, a savoir I'lEC-62220-1-2 [38], a été publiée en 2005 pour essayer de standardiser la mesure de

ce parameétre. En suivant la définition de I'équation (4), la DQE peut étre déterminée a partir de la MTF,

du NPS, et du nombre initial de photons arrivant sur le détecteur, exprimé en fluence de photons gy(nombre

de photons/mm?).

C’est I'équation (3) qui conduit a I'équation (4) [45]. La détermination de cette expression mathématique est

donnée dans I'annexe C:
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DZMTF?(f)
qo NPS(f)

(4) DQE(f) =
Ou:
NPS(f): est la représentation unidimensionnelle du spectre de bruit (voir annexe C) avec : f = Vu? + v?

D : Signal moyen de sortie en valeurs de pixel, correspondant a la fluence moyenne de quanta a I'entrée du

détecteur.

q, : est la fluence du nombre de photons incidents au niveau du détecteur (nombre de photons/mm?).

0.8 -
Flat detector (Csl)
0.7 »sauass Flat detector (a-Se)
- = = = = Storage phosphor
1 wwnninn Serean-film
0.5 1
=
w
& 041
&) T P
0.3 T
i
0.2 i
il . i T, *
0.1 Sees et
-.,-_-- R
EIO - T T T L] Ll
0.0 0.5 1.0 1.5 20 2.5 3.0 3.5

Spatial frequency f [Ip/mm)]

Figure 16: Efficacité quantique de détection d’un couple écran-film, d’'un détecteur a conversion directe, d’un détecteur
a conversion indirecte et d’'un détecteur ERLM pour des énergies du spectre de rayons X utilisées en radiographie

générale (autour de 40keV) [30].

Un exemple de courbes de la DQE, obtenues pour des systémes numériques a conversion directe et indirecte
et pour des couples écran-film est donné par la Figure 16. Ces courbes montrent I'efficacité de détection des
systemes en fonction de la fréquence spatiale et pour une énergie du spectre utilisée en radiographie générale
(autour de 40 keV). Les détecteurs présentés sur la Figure 13 sont les mémes que ceux de la Figure 16. Il est
visible que le couple écran-film ainsi que le détecteur ERLM présentent les valeurs de DQE, les plus faibles. Par
ailleurs, le détecteur a conversion directe et, a plus forte raison, le détecteur a conversion indirecte,
présentent, en moyenne, sur 'ensemble des fréquences spatiales, les DQE les plus élevées. Cependant, par
rapport au détecteur a conversion directe, la DQE tombe plus rapidement dans les hautes fréquences pour le

détecteur a conversion indirecte.

La DQE dépend en grande partie des propriétés d’absorption du matériel de conversion du détecteur. La

Figure 17 montre les propriétés d’absorption de matériaux utilisés dans les différents types de détecteurs.
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Cette figure montre que la propriété d’absorption du sélénium amorphe (a-Se) est plus grande que celle de
I'lodure de Césium (Csl) pour les basses énergies. Dans le cas de la mammographie, les énergies utilisées se
situent entre 19 et 21 keV; les propriétés d’absorption sont donc plus élevées pour les détecteurs a
conversion directe que pour les détecteurs a conversion indirecte. Cela se traduit par un DQF plus élevé pour
toute la bande de fréquences [30] des détecteurs a conversion directe. Comme illustré par la Figure 18, les

détecteurs a conversion directe sont donc les détecteurs idéaux pour la mammographie.
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Figure 17: Coefficients d’absorption du Csl, de I’a-Se et du Gd,0,S en fonction de I’énergie du spectre de photons X.
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Figure 18: Efficacité de Détection de Quanta d’un couple écran-film, d’un détecteur a conversion directe et d’'un

détecteur a conversion indirecte sur la gamme des énergies [keV] du spectre de rayons X utilisées en mammographie [8].
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1.3. CORRELATION ENTRE LA MESURE DES PARAMETRES PHYSIQUES DU DETECTEUR
ET LA QUALITE DIAGNOSTIQUE DE L'IMAGE

La mesure des descripteurs physiques des détecteurs offre une méthode qui est objective et rapide pour la
comparaison de la performance des différents appareils mammographiques. Néanmoins, cette mesure conduit
aussi a une comparaison limitée. En effet, les parametres physiques normalement mesurés en conditions de
laboratoire, renseignent sur la performance du détecteur et, en particulier, sur le systeme global d’imagerie.
De ces parametres dépend la résolution spatiale qui doit étre normalement liée a une appréciation plus détaillé
de microcalcifications. De fagon générale, on a tendance a penser qu’un systéme qui offre une bonne réponse
aux hautes fréquences est un systeme qui offre une meilleure qualité de détection, méme si les objets a
détecter (les microcalcifications) sont plutét des objets apériodiques. Cela signifie qu’ils contiennent une
quantité significative de basses fréquences [23]. Pour cette raison, il a été prouvé que, dans certains cas, la
détection de microcalcifications est meilleure quand la résolution spatiale diminue (cette diminution en
résolution spatiale diminue aussi la DQE) [21, 24]. Par ailleurs, le bruit joue un role plus important que la
résolution spatiale pour la détectabilité a bas contraste. En effet, la détection des lésions est plus sensible a la
présence du bruit qu’a la résolution spatiale. Cela a été montré dans I'étude de Saunders [21], qui a observé
gu’une diminution en résolution a, dans certaines limites, un impact faible sur la performance de détection,
alors qu’un accroissement substantiel du bruit quantique empéche la détection de microcalcifications et la
discrimination entre masses malignes et bénignes. En conclusion, une meilleure performance en bruit permet

une meilleure détection des lésions, méme si la résolution spatiale est plus faible [21, 24].

P Qualité de 4 :
Ilmage Détection * Microcalcifications
de lésions ¢ Masses
g
Simulation \ e Liaison directe avec la qualité
de Lésions ‘ Mesures *Prend du temps et des ressources
(CDMAM) ! Subjectives humgiags
| e Variabilité inter-observateur
Performance : Mesures e Liaison indirecte avec la qualité
Physique du . . *Rapide a réaliser
Objectives e Invariabilité inter-observateur

détecteur

Figure 19: Schémas des approches de I’estimation de la qualité de I'image.

L’estimation de la qualité de I'image via Iutilisation de fantdmes est une méthode offrant des résultats qui sont
en relation directe avec la détectabilité des Iésions, puisqu’elle permet de connaitre les tailles minimales des
indicateurs de lésions détectables dans les conditions de travail réelles du mammographe. Cependant,
I'utilisation de fantdmes est un test de nature subjective qui peut conduire a un manque de précision et a un
biais lié a I'utilisation trop réguliere du fantdéme [25]. De plus, ce type de tests nécessite beaucoup de temps et
de ressources humaines et matérielles. C'est la raison pour laquelle les fantémes ne sont pas employés de

facon systématique dans le cadre d’un contrdle de qualité.
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La Figure 19 donne un schéma qui englobe toutes les approches possibles pour estimer la qualité des images.
Les mesures objectives sont rapides a réaliser et fournissent des résultats en partie corrélés avec la
détectabilité des Iésions. La corrélation imparfaite entre les performances physiques du détecteur et la qualité
de I'image (détectabilité des indicateurs des lésions) a donné lieu a de nombreuses études ces dix derniéres
années. Ces études ont mis en lumiére la difficulté pour résoudre ce probleme [13]. Les travaux dédiés a la
recherche de cette corrélation ol a I'amélioration de chaque approche de I'estimation de la qualité sont

résumés dans la suite.

1.3.1. METHODE BASEE SUR LA COMPARAISON DES DESCRIPTEURS PHYSIQUES
DE LA PERFORMANCE DES DETECTEURS ET LA QUALITE DE L'IMAGE

En utilisant le modeéle de la Figure 20, des études basées sur I'observation des performances de différents
mammographes par la comparaison des courbes des descripteurs physiques du détecteur (MTF, NPS et DQE)
et des courbes de contraste-détail sous différentes conditions d’expositions ont été réalisées par différentes
équipes [22, 46, 47]. L'objectif a été de vérifier I'éventuelle relation entre les performances physiques du
détecteur et la détection des lésions. Dans ces études, les parameétres physiques des détecteurs, ainsi que la
qualité de lI'image pour différentes conditions d’expositions ou pour différents mammographes ont été
mesurés. Les résultats ont ensuite été analysés en comparant les courbes DQE avec les courbes de contraste-
détail correspondantes. La performance des observateurs mathématiques a aussi été évaluée en comparant les
courbes de contraste-détail obtenues par des observateurs humains avec celles obtenues par ces

observateurs mathématiques.

Mammographe Mammographe Mammographe
1 2 3
| Paramétres | Paramétres | Paramétres
Physiques 1 Physiques 2 Physiques 3
Qualité de Qualité de Qualité de
I'image 1 I'image 2 I'image 3

Figure 20: Représentation du modéle d’étude de la corrélation entre la performance physique du détecteur et la qualité

de I'image via I'observation du comportement de ces deux types de mesure avec différent mammographes.

Les résultats de ces études ont montré que la qualité de I'image est plus sensible a la dégradation liée au bruit
gu’a la dégradation de la résolution spatiale. Dans certains cas, un abaissement de la résolution spatiale peut
méme augmenter la qualité de I'image. Ce constat est également confirmé par [21, 24] et peut étre observé
dans I'exemple de la Figure 21. Cette derniere représente la MTF obtenue pour un mammographe a détecteur
a conversion indirecte (Senographe DS de General Electric). La MTF décroit plus rapidement a cause de la
dispersion des photons due au PMMA (plaques de 20 mm de PMMA placée sur le détecteur) que lorsqu’il n’y a

pratiquement pas de dispersion (utilisation d’une plague de 2 mm en aluminium a la sortie du tube a rayons X).
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En revanche, I'observation de la courbe de qualité (contraste-détail) exprime une qualité pratiquement

identique, voire meilleure, dans le cas du PMMA.
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Figure 21: Cas particulier de la comparaison des courbes de résolution spatiale (a gauche) et de qualité de I'image (a
droite). La configuration qui présente la résolution spatiale la plus faible (courbes rouges) génére une détection de lésion
plus efficace. Mesure réalisé dans un mammographe Senographe DS de General Electric avec un détecteur a conversion

indirecte (scintillateur au lodure de Césium). La taille de pixel est de 100 um.

En conclusion, ces études de comparaison permettent d’avoir un apercu global de la qualité de I'image obtenue
a partir d’'un DQE connu, mais ne permettent pas de connaitre la qualité réelle du mammographe dans les

conditions cliniques.

1.3.2. METHODE BASEE SUR LA DEGRADATION D’UNE IMAGE DE HAUTE QUALITE

Une autre méthode est décrite dans [21, 48] pour étudier la relation entre les parametres physiques du
détecteur et la qualité de I'image (détectabilité d’indicateurs de Iésions). Le principe consiste a dégrader une
image de haute qualité (c’est-a-dire a haute résolution et sans bruit) sur laquelle des lésions
(microcalcifications, masses bénignes et masses malignes) ont été rajoutées. Dans I'étape de visualisation, la
résolution spatiale est dégradée et le bruit augmenté. Cette méthode est représentée dans la Figure 22. En
utilisant cette méthode, la performance des observateurs mathématiques peut aussi étre comparée a celle des

observateurs humains.

La dégradation de la résolution spatiale et I'ajout de bruit sont réalisés avec les méthodes décrites dans la
Figure 22. La résolution spatiale est modifiée en appliquant la MTF pré-échantillonnage a une image sur-
échantillonnée. Ensuite, I'image sur-échantillonnée est modifiée en réduisant la taille de pixel a celle désirée.
Cette réduction de taille de pixel est réalisée en utilisant une ROI (région d’intérét) qui se déplace sur toute
I'image en moyennant les pixels situés autour du pixel central de la ROI. Le premier pas de la dégradation
(ajout) du bruit est la génération d’un bruit blanc dont le spectre de fréquences présente une amplitude

constante pour toutes les fréquences. Puis un filtre de bruit est créé a partir de la racine carré du NPS
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normalisé par la valeur a la fréquence zéro. Le filtre de bruit est alors multiplié par le spectre du bruit blanc.
Finalement, le bruit ainsi obtenu est additionné a une image d’entrée. Plus de détails sur ces deux méthodes de

dégradation de I'image sont donnés dans [48].
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Figure 22: Routines décrites par [48] pour la dégradation en a) résolution spatiale et b) bruit des images de haute

qualité.

Les résultats de ce travail montrent que les observateurs humains sont peu sensibles, dans certaines limites, a
la dégradation de la résolution spatiale. Cependant, la détection des microcalcifications et la discrimination
entre masses bénignes et malignes est moins performante quand le bruit est important. Dans le cas particulier
de I'observateur mathématique NPWMF (Non Pre-Whitening Matched Filter, voir section 1.3.3 Observateur
mathématique), I'estimation de la détectabilité de lésions conduit a des résultats similaires a ceux des
observateurs humains quand la résolution spatiale est dégradée. Concernant le bruit et I'observateur NPWMF,
la détection des masses est comparable a celles des humains, mais la discrimination entre masses malignes et

bénignes ne diminue pas en fonction du bruit comme c’est le cas pour les observateurs humains.

Cette méthode, méme si elle permet d’analyser la détection de lésions pour différentes résolutions spatiales et
pour différents niveaux de bruit, est délicate a appliquer car elle nécessite I'obtention d’'une image de haute

qualité difficile a obtenir en pratique.
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1.3.3. OBSERVATEUR MATHEMATIQUE

Pour résoudre le probleme de temps et donc de ressources humaines nécessaires lors de I'évaluation des
images du fantdme, des observateurs mathématiques ont été implémentés pour évaluer les images du

fantome CDMAM. Dans ce cadre, différents types d’observateurs ont été proposés:

e bayésien
e hotelling
e filtre non-blanchisseur (NPWMF, Non Pre-Whitening Matched Filter)

Ces observateurs mathématiques (décrits en détail dans I'annexe D et dans [14]) utilisent I'information
statistique de I'image pour décider si la détection d’indicateurs de lésions est possible ou non. Le formalisme
des observateurs mathématiques est applicable a de nombreux probléemes d’imagerie. Cependant, il est plus
facile de I'employer dans des problemes pour lesquels le signal est parfaitement connu, a I'instar du fond de
I'image (SKE/BKE, Signal-Known-Exactly/Background-Known-Exactly). La détection de pastilles dans le fantéme

CDMAM entre dans cette catégorie.

Dans une étude réalisée par General Electric (GE) [26], la performance de détection de Iésions des trois
observateurs mathématiques cités précédemment, a été testée et comparée avec celle des observateurs
humains. Cette étude montre que l'utilisation des deux premiers types d’observateurs (bayésien et hotelling)
demande un temps considérable de calcul et n’offre pas un niveau de performance de détection des pastilles
supérieur a celui des humains. Le troisieme observateur, appelé filtre NPWMF, est nettement meilleur. Les
principes fondamentaux du filtre NPWMF sont définis par la théorie de la détection et sont présentés dans

'annexe D.

L’équivalence de la performance des observateurs humains avec celle du filtre NPWMF a amené le
constructeur du fantdbme CDMAM (Artinis Medical Systems [15]) a intégrer le filtre NPWMF dans son logiciel
(CDCOM [33]) pour évaluer les images CDMAM. La Figure 23 a été mise a disposition par le constructeur du
fantome CDMAM pour évaluer les images CDMAM de facon automatique. Ainsi, le schéma de la Figure 19 peut
maintenant étre substitué par celui de la Figure 23 qui est son équivalent et qui résume la procédure de
I’évaluation avec l'observateur NPWMF. L'utilisation de I'observateur mathématique NPWMF permet de
diminuer le temps d’évaluation des images, tout en augmentant 'objectivité, en particulier quand deux
courbes de contraste-détail obtenues sous des conditions d’expositions différentes sont comparées. Mais
I'utilisation de cet observateur génére un probléme supplémentaire quand différentes conditions d’exposition
doivent étre évaluées car le nombre d’images nécessaires pour évaluer la qualité de I'image pour une seule
condition d’exposition doit étre au moins de 8 (recommandations du manuel d’utilisation du logiciel CDCOM).
Cela devient problématique en clinique quand différentes conditions d’exposition sont évaluées sur un
mammographe, car la charge de travail se trouve considérablement augmentée (l’acquisition des images est

un processus qui prend beaucoup de temps).
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Observateur mathématique

NPWMEF
*MTF eCourbe de
oNPS eFantdme contraste-
CDMAM détail
Performance Qualité de
Phy5|que I'image

Figure 23: Utilisation des observateurs mathématiques congus pour se substituer aux observateurs humains dans la

tache d’évaluation des images du fantome CDMAM. Ces observateurs permettent de réduire le temps de I’évaluation.

D’aprés I'étude réalisée par GE [26], la corrélation entre les résultats obtenus a partir des observateurs
humains et du filtre NPWMF augmente quand le nombre d’images a évaluer dévient plus important, en
particulier pour les faibles contrastes. Pour cette raison, plus de 8 images sont recommandées pour
I’évaluation de la qualité de I'image pour une seule condition d’exposition. L'utilisation de plusieurs images
pour I'évaluation de la qualité réduit I'influence du bruit di a I'augmentation du rapport signal sur bruit,

surtout a faible dose. De plus, le calcul des intervalles de confiance est plus précis, ce qui permet une décision

plus fine.

1.3.4. METHODES BASEES SUR L’ESTIMATION DE LA QUALITE DE L'IMAGE

oMTF eCourbe de
NPS contraste-
détail

Performance Qualité de
Physique I'image

e Modele de Rose
e Théorie Statistique de la Détection (SDT)
e Dégradation d’'une image de haute qualité

Figure 24: Modeéle représentant I'estimation de la qualité de I'image a partir de la mesure des paramétres physiques du

détecteur.

Basées sur des principes différents, des études sur I'estimation de la qualité de I'image a partir de la mesure de

la MTF et du NPS ont été réalisées [49, 50]. Ces études s’appuient sur |'utilisation du modele de Rose (1948)
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ou sur la Théorie Statistique de Détection (SDT, Statistical Detection Theory). Ce type d’approche est
représenté sur la Figure 24, ou I'estimation des courbes de contraste-détail est obtenue directement a partir

des mesures des performances physiques des détecteurs, sans utilisation de fantome.

Ces méthodes, décrites par la suite, sont basées sur I'estimation d’un seuil de contraste a partir duquel un
observateur humain n’est plus capable de détecter une pastille avec un diamétre spécifique. Ce seuil de
contraste est calculé a partir de I’estimation du Rapport Signal sur Bruit (SNR, Signal-to-Noise Ratio), obtenu a

partir de la mesure des parameétres physiques du détecteur et de la simulation du spectre d’un objet circulaire.

1.3.4.1. MODELE DE ROSE

Le modele de Rose décrit le rapport signal sur bruit pour la détection d’un objet circulaire a niveaux de gris
uniformes (au bruit pres) et placé sur un fond d’'image a niveaux de gris constants (au bruit pres) et qui
représente une fluence (photons X par unité de surface) moyenne @, . Si on définit @,. comme la fluence

(photons X par unité de surface) dans la région de I'objet circulaire, le contraste C résultant sera donné par:

(5) C= (Q)bkg - Qac)/ Qbkg

Le rapport signal sur bruit pour le modele de Rose (qui est détaillé page 115 de [44]) est obtenu a partir de

I’équation suivante:

A(Q - Q)oc
(6) SNRRose = (L) =CJ/A Qbkg

VA Dprg

avec:

2
A= n(d/z) : la surface de I'objet circulaire de diamétre d

A( Dorg — Q)OC) : la variation de la fluence due a I'objet circulaire de diametre d, définie comme « signal » pour

le modéle de Rose.
A Dpig : I'écart-type de la fluence du fond uniforme pour une surface égale a celle de I'objet circulaire.

A partir de I'’équation (6), le seuil de contraste Crrosg peut étre estimé comme suit:

7 C = = =—|—
(7) TROSE =[2G, = [A0prs _ avit | Oorg

y
SNRpose .k 2k [ 1 ] 2

Avec k : seuil du SNR a partir duquel I'observateur est capable de distinguer une pastille circulaire.

Puis, en considérant la fréquence f = 0 dans la relation la DQE (f) de I'équation (4), on obtient I’équation (8):

1

(8) NPS(0) = ToDED) Dpig
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Dans I'équation (7), la fluence de photons @ ;4 du fond de I'image est équivalente a la mesure du NPS(f)
avec f =0, ce qui conduit a un seuil de contraste Crgosr pour un objet circulaire d’'un diamétre d donné par

I'équation (9).

Zk[ 1 ]—1/2

(9) Crrose = avr l20DQE®)
avec:
Crrosk - seuil de contraste défini par le modéle de Rose.
DQE(0): DQE a fréquence nulle.
q, : fluence du nombre de photons incidents au niveau du détecteur (nombre de photons/mm?).
k: seuil du SNR a partir duquel I'observateur est capable de distinguer un disque.

La valeur de k doit étre adaptée a chaque observateur pendant la réalisation de I'évaluation des images.
Généralement, pour un observateur expérimenté, une valeur de k entre 4 et 5 est adoptée. Pour des
observateurs moins expérimentés, une valeur de k située entre 2 et 3 est préférée. D’aprés [46], une valeur de

k = 3.8 donne des résultats proches de la réalité.

Cette approche est facile a mettre en ceuvre puisque seule la valeur de la DQE a fréquence nulle est
nécessaire. En revanche, elle est réputée peu fiable pour des pastilles de taille inférieure a 0.2 mm, la
différence entre les résultats estimés et les résultat réels étant supérieure a 15% [46]. Cette méthode nécessite

aussi la connaissance de la valeur numérique k , malheureusement, cette valeur est difficile a estimer.

11.3.4.2.  THEORIE STATISTIQUE DE LA DETECTION (SDT, STATISTIC DETECTION
! THEORY)

La théorie statistique de la détection est a la base des observateurs mathématiques utilisés pour la détection
de pastilles en mammographie numérique. Comme indiqué précédemment, le filtre NPWMF est I'observateur
dont le comportement s’approche le plus de celui des observateurs humains, notamment lors de |'évaluation
des images du fantdme CDMAM. Le filtre NPWMF (voir I'annexe D) permet I'estimation du seuil de contraste

d’un objet circulaire a partir du calcul du SNR:

[mrEpseorar]

(10) Cspr =k 2 -1
(/IMTF(H25(H)| qoDQE(S)) df

ou:

k: seuil du SNR a partir duquel I'observateur est capable de distinguer un disque.
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q, : fluence du nombre de photons incidents au niveau du détecteur (nombre de photons/mm?).

S(f) : spectre d’un objet circulaire avec un diameétre d obtenu comme suit:

d Jy(ndf)

S =577

avec: J; , Fonction de Bessel du premier ordre.

Cette estimation est plus précise que celle du modele de Rose puisqu’elle utilise la totalité du spectre de la
DQE et de la MTF, ainsi qu’'un modele théorique du spectre d’un objet circulaire. Ce type d’estimation
présente une différence supérieure a 15% entre les résultats estimés et réels pour des pastilles ayant un
diametre inférieur a 0.13 mm. Cette différence par rapport aux résultats obtenus avec le modéle de Rose
s’explique par l'utilisation du spectre complet de la DQE. Par ailleurs, cette méthode présente encore
I'inconvénient de I’assignation d’une valeur numérique pour la variable k pour la bonne estimation du seuil de

détection.

1.4. OBJECTIFS DE LA THESE ET METHODE PROPOSEE

1.4.1. OBJECTIFS

La mammographie est aujourd’hui I'examen de référence dans le diagnostic des affections de la glande
mammaire. L'amélioration de la qualité de I'image est donc une priorité permanente. En particulier, la
détectabilité a bas contraste est un point essentiel qui doit étre optimisé. Le développement de la
mammographie numérique nécessite donc d’optimiser les conditions cliniques, pour les détecteurs et la qualité
des faisceaux utilisés, qui peuvent différer de celles habituellement obtenues pour les récepteurs analogiques
utilisant des couples écran-film. Les performances des détecteurs numériques permettent d’envisager une

amélioration de la qualité des images réalisées.

Les OBJECTIFS de ce travail de thése sont les suivants:

1. Analyser, pour différents systemes mammographiques, la qualité de I'image dans des conditions
d’utilisation clinique, a 'aide d’'une approche psycho-visuelle fondée sur une méthode contraste-
détail. Cette analyse se fera automatiquement par un logiciel basé sur la détection bayésienne d’un
observateur mathématique. Pour cela, un programme d’analyse automatique permettant d’obtenir un
score qualité d’'image mesuré sur fantome (CDMAM) sera utilisé. Comme décrit dans la section 1.3.3,
le logiciel CDCOM, mis a disposition avec le fantdbme CDMAM par ARTINIS MEDICAL SYSTEMS, sera le
logiciel utilisé pour I'évaluation des images CDOMAM.

2. Déterminer la corrélation entre les valeurs des descripteurs physiques de performances des
détecteurs (MTF, etc.) et la qualité de I'image mesurée par « scoring » automatique sur fantéme pour

les conditions d’utilisation clinique des systemes. Cet objectif est le point clé pour le travail de
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recherche de cette these, puisqu’il s’agit d’un probleme qui, jusqu’a maintenant, n’a pas été résolu.
Cela a été bien mis en évidence dans la section 1.3 de ce chapitre. Pour cette raison, une nouvelle
méthode est ici proposée pour estimer la qualité de I'image via des courbes de contraste-détail
obtenues a partir de la mesure des performances physiques des détecteurs. Il est important de faire
remarquer que la mesure des performances physiques se fera sur le systéme d’imagerie (conditions
cliniques d’utilisation en prenant en compte la diffusion de photons produite dans un sein simulé
(plagues en PMMA) et I'agrandissement, voir I'annexe A) et non pas seulement sur le détecteur
(conditions de laboratoire). Cette nouvelle méthode devra permettre une estimation de la qualité
meilleure que celle obtenue par le modéle de Rose ou la théorie statistique de la détection (SDT).

3. Mesurer les performances physiques des différents types de détecteurs actuellement disponibles. Les
principaux descripteurs (MTF et NPS) seront largement utilisés pour préciser les conditions cliniques
optimales en fonction de I'énergie du faisceau (couple anode/filtration, tension du tube a rayons X
[kVp] et charge au tube [mAs]) et pour différentes épaisseurs de sein (équivalent en PMMA). Bien que
cet objectif fasse référence a I'utilisation de méthodes bien établies comme celles de la mesure de la
résolution spatiale et du bruit décrites précédemment dans la section 1.2.2., en pratique leur
implémentation dans des ressources informatiques dépend de chaque laboratoire de recherche. Pour
cette raison, un des buts de ce travail de thése, est I'implémentation de ces méthodes de mesure de la
performance physique des détecteurs, sur une plateforme de traitement d’images. Cette plateforme
devra permettre I'utilisation des différents systemes d’exploitation (pour avoir une meilleure
portabilité) et surtout une acceptation de mises a jour sans avoir besoin d’un changement dans le
code de programmation (ce qui est devenu un probléme avec les logiciels développés précédemment
au Centre Alexis Vautrin). Pour cela, le logiciel ImageJ basé sur un code de programmation en Java,
sera utilisé comme plateforme de développement pour la codification des méthodes de mesure de la

MTF etdu NPS.

Le résultat attendu de ce travail est de savoir si, a partir de la mesure de la performance physique d’un
détecteur, il est possible de déduire la qualité de I'image mesurée sur fantéme dans le cadre d’une utilisation
en conditions cliniques habituelles des différents systemes. Ce résultat est extrémement important car
I'utilisation de la méthode psycho-physique de détermination de la qualité de I'image est une procédure longue
et fastidieuse alors que la mesure d'un descripteur de performance peut étre rapide, rigoureuse et

automatisée.

1.4.2. METHODE PROPOSEE

Le premier objectif sera atteint en utilisant le logiciel CDCOM pour évaluer les images du fantome CDMAM, ce
qui doit permettre une évaluation rapide des images du fantome CDMAM et surtout, plus objective quand la
qualité de I'image devra étre comparée pour différents conditions d’exposition. Le deuxiéme objectif (objectif
le plus important) sera atteint par une méthode basée sur la combinaison des modeéles présentés dans les

Figure 23 et Figure 24, ce qui permet de cumuler les avantages de ces deux modeles. Finalement, I'objectif
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concernant la mesure de la performance physique des systéemes d’imagerie sera résolu en utilisant les
méthodes suggérées dans la recommandation internationale IEC-62220-1-2. Cependant, cette mesure est
réalisée dans des conditions d’utilisation cliniques, c’est-a-dire, en prenant en compte la diffusion de photons

et I'agrandissement.

Le MODELE PROPOSE, pour résoudre le deuxieme objectif, s’appuie sur I'estimation de courbes de contraste-
détail en utilisant des observateurs mathématiques, comme c’est le cas pour le modele de la Figure 23. La
différence avec ce dernier réside dans le type d’'images a évaluer. Dans le cas du modele de la Figure 23, les
images acquises a I'aide du fantome CDMAM sont réalisées avec un mammographe. Si on envisage plusieurs
conditions d’exposition, le temps « opérateur » devient important, voir méme prohibitif. L’approche proposée
dans ce travail réduit fortement le temps d’acquisition des images du fantdme sur machine: les images sont
VIRTUELLES (elles sont créées par ordinateur a I'aide des parameétres physiques du détecteur, sans avoir besoin
d’utiliser le fantome CDMAM réel). Le mammographe est alors utilisé uniquement pour la mesure des
paramétres physiques du détecteur pour calculer, pour chaque condition d’exposition, une image initiale

servant de point de départ pour la génération des images virtuelles du fantome.

Observateur mathématique

NPWMF
*Résolution eCourbe de
spatiale eFantdme contraste-
*Bruit CDMAM détail

VIRTUEL oy 2
Performances Qualité de
Physiques I'image

Modele « Source a rayons X/Détecteur numérique »

Figure 25: Modeéle proposé dans ce travail de thése pour trouver la corrélation entre les performances physiques du

détecteur et la qualité diagnostique de I'image.

Les images virtuelles qui sont générées par le modéle proposé, présentent une grande similarité visuelle avec
les images réelles du fantéme CDMAM. Pour cette raison, I'estimation de la qualité de I'image via les images
virtuelles devra permettre une meilleure estimation de la qualité de I'image que celle effectuée a partir du
modele de Rose ou la théorie statistique de la détection (SDT). Ceci pourra étre constaté avec les résultats

obtenus lors de la validation du modéle proposé.

La génération des images virtuelles utilise un modéle analytique décrivant le processus de création des images
par la paire « Source a rayons X/Détecteur numérique » d’'un mammographe. Un modéle analytique pour

simuler des images du fantome CDMAM a été utilisé par Grosjean [51, 52]. Le modéle développé par cette
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derniere permet d’étudier 'impact des textures sur la détection de lésions via des images virtuelles du fantome
CDMAM. Cette étude a été développée pour un mammographe avec un détecteur a conversion indirecte et
met en lumiere une bonne relation entre la qualité estimée par des images virtuelles et la qualité estimée par
des images réelles. En 2008, Un autre travail de recherche qui utilise un modele analytique pour simuler des
images virtuelles du fantome CDMAM a été présenté par Yip [53], Le modéle de ce travail est encore en

développement.

Le modéle analytique « Source a rayons X/Détecteur numérique » proposé dans ce travail de thése est construit
pour un mammographe a conversion directe mais avec I'intention de pouvoir étre utilisé par les deux types de
conversion (conversion directe et indirecte). De plus, a la différence des méthodes proposées dans [51-53], la
mesure de bruit utilisée pour la création des images virtuelles n’est pas le NPS, mais la mesure directe du bruit
dans chaque région du fantome CDMAM comprenant une pastille. Cette fagon de procéder permet d’omettre
la condition de stationnarité statistique (nécessaire lors de la mesure du NPS). Cela permet aussi de prendre
en compte les régions du détecteur avec des pixels défectueux ou des artéfacts. La détection de ces zones de
pixels défectueux ou d’artéfacts, méme si elle n’est pas incluse dans la recommandation internationale IEC-
62220-1-2, permettra la création d’images virtuelles plus conformes a la réalité. Cet objectif conduira a une
estimation de la qualité de I'image plus précise pour des conditions réelles d’utilisation du mammographe.
L'importance de la détection des artéfacts ou de pixels défectueux est mis en évidence par une contribution

Marshall [46] .
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IMPACT DE LA DIFFUSION DE PHOTONS X SUR LES PARAMETRES PHYSIQUES DU

DETECTEUR NUMERIQUE

2.1.INTRODUCTION

Les contraintes de détectabilité de lésions (microcalcifications et masses) imposent un systéme d’imagerie
capable de donner des images de bonne qualité en termes de résolution spatiale et de détectabilité a bas
contraste. L’évaluation de cette qualité peut étre mesurée au travers de tests (critéres) objectifs qui sont basés
sur la mesure des caractéristiques physiques du détecteur numérique pour des conditions de laboratoire. Les
parametres de performances intrinseques mesurés sont la fonction de transfert de modulation (MTF,

Modulation Transfer Function) et le spectre de puissance de bruit (NPS, Noise Power Spectrum).

Ces tests de laboratoire se fondent uniquement sur des caractéristiques physiques du détecteur, ils ne
prennent pas en compte la diffusion de photons produite par le sein dans les conditions cliniques habituelles
d’utilisation des détecteurs. Les critéres de qualité ne fournissent donc pas une relation directe de la qualité
des images obtenues dans des conditions cliniques standards. Autrement dit, la mesure de la qualité via la
caractérisation des performances intrinséques du détecteur n’est pas prédite de maniére adéquate quand
I’évaluation des performances n’inclut pas la contribution des photons diffusés dans le sein qui vont atteindre
le détecteur. Nous avons donc décidé de revisiter la mesure des paramétres de performances en tenant
compte des conditions cliniques habituelles de réalisation d’'une mammographie. Pour cela, nous avons
mesuré, EN PRESENCE DE DIFFUSE ET DE L’ AGRANDISSEMENT (voir annexe A), la fonction de transfert de
modulation extrinséque, ainsi que le spectre de puissance de bruit extrinséque, que nous noterons
respectivement MTF* et NPS* afin de ne pas les confondre avec les grandeurs habituelles mesurées dans les

conditions de laboratoire.

L'intérét de ce travail est donc d’évaluer |'effet de la diffusion des photons sur les deux principaux paramétres
physiques du détecteur afin de tenter, par la suite, non pas de spécifier les performances du détecteur a partir
de la MTF et du NPS mais d’utiliser les valeurs mesurées MTF*et NPS*, en présence de diffusé, pour prédire

la qualité clinique des images.

2.2. MATERIELS ET METHODES

Notre étude a été réalisée pour un mammographe numérique (MAMMOMAT Novation de Siemens) qui utilise
un détecteur numérique plein champ au sélénium amorphe (a-Se) avec des pixels de 70 um. Les conditions
d’exposition clinique habituelles retenues au Centre Alexis Vautrin incluent I'utilisation d’un couple anode-
filtration Molybdéne-Molybdéne (Mo-Mo), une haute tension, une charge (kVp et mAs) et l'utilisation de la
grille anti-diffusante. Un fantdéme constitué par des plagues en PMMA (polymethyl methacrylate) d’une

épaisseur de 1 cm est utilisé pour simuler la diffusion des photons X en fonction de I'épaisseur du sein.
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Les mesures de la MTF et du NPS s’appuient sur la recommandation internationale IEC-62220-1-2 [38]. Ces
mesures sont réalisées sur des images linéarisées, c’est-a-dire, des images ou les valeurs des pixels (niveaux de
gris) sont converties en valeurs de kerma dans I'air via la Fonction de Conversion caractéristique du systeme. Le
kerma dans l'air est lié a I’énergie cinétique libérée dans le milieu pour un faisceau mono-énergétique de
photons X [44]. La Fonction de Conversion définit le facteur de proportionnalité (relation linéaire dans le cas
des détecteurs numériques) entre les valeurs des niveaux de gris des pixels et le kerma dans I'air donné en
LGy. La procédure utilisée pour la mesure du kerma dans I'air et la procédure pour la mesure de la Fonction de

Conversion sont données dans la section Caractérisation du détecteur, pages 79 du chapitre Ill.

2.2.1. MESURE DE LA MTF

La méthode du bord [37, 54, 55] est basée sur la mesure de la fonction de dispersion de bord ou réponse a un
échelon (ESF, Edge Spread Function). Cette méthode utilise une plaque carrée en cuivre de 500 um
d’épaisseur et 50 mm de c6té, dont les bords sont parfaitement polis. Cette piéce, ou cible, est positionnée sur
le support patient en son centre (voir Figure 26) avec une inclinaison 8 par rapport a la matrice de pixels.
L’angle d’inclinaison @ doit étre compris dans l'intervalle [1,5° - 3°] (comme spécifié dans la recommandation
IEC62220-1-2). Un angle d’inclinaison dont la valeur est située en dehors de cet intervalle peut provoquer des
déviations systématiques dues a un sur-échantillonnage inadéquat [55]. Une fois la cible positionnée et le

cliché pris, I'image brute obtenue est traitée en suivant les 10 étapes suivantes [37, 38, 55] .

@+——> Détecteur

Région d’intérét

Figure 26: Image de la cible inclinée d’un angle 0 par rapport a la matrice de pixels du détecteur.

Etape 1 : Une région d’intérét (ROI) de 50x25 mmz, centrée sur le bord de la cible, est définie.

Etape 2 : Un filtre de Prewitt (gradient horizontal) est appliqué a I'ensemble des pixels de la ROI pour estimer le
gradient des niveaux de gris le long des lignes. Les maxima locaux situent, avec une précision d’un pixel, les
points du bord de la cible (points sur la Figure 27). Une régression linéaire, appliquée a ces points, fournit la
position du bord. Les points de cette droite situent le bord avec une précision inférieure au pixel. L'équation de

la droite permet de calculer I'angle 6.
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-1 0 1
filtre Prewitt =—-1 0 1
-1 0 1
Etape 3 : Le nombre de lignes N nécessaires pour que le bord passe d’une colonne de pixels a une autre est

calculé a partir de 'inclinaison du bord (N = 1/ tan(6)).

Etape 4 : Une fonction de dispersion de bord (ESF) sur-échantillonnée est générée en utilisant les valeurs des
pixels de N lignes consécutives comme suit: la valeur du premier pixel de la premiére ligne correspond au
premier point de I'ESF sur-échantillonnée, le premier pixel de la deuxieme ligne correspond au deuxiéme point,
etc. Le premier pixel de la N®™€ |igne sera le N¥™¢ point. Cette procédure est répétée pour tous les pixels des
N lignes. La valeur du deuxiéme pixel de la premiére ligne est le (N + 1)%™¢ point, le deuxiéme pixel de la
deuxiéme ligne sera le (N + 2)®™¢point, etc. Ainsi, comme illustré sur la Figure 27, 'ESF sur-échantillonnée

sera formée par les points [1,2,3, ..., NN+ 1,N + 2, ... ,2N, ..., LN].

\

2 | N+2

\
1 [N " v
J\

|A Ll

I~ L 'I

Figure 27: Points détectés par le filtre directionnel de Prewitt. Pour former une ESF (bord) sur-échantillonnée, les pixels

de I'image sont pris dans le sens vertical, colonne par colonne.
Etape 5 : ’étape 4 est répétée pour I'ensemble des groupes de N lignes de la région d’intérét.
Etape 6 : La moyenne de toutes les ESF sur-échantillonnées est calculée (Figure 28-a).

Etape 7 : La dérivée de I"ESF sur-échantillonnée est réalisée en convoluant I'ESF avec un filtre dont le noyau

est (-, 0, ). La fonction résultante (Figure 28-b) correspond a la fonction de dispersion linéaire (LSF).

Etape 8 : La MTF est obtenue en calculant la transformée de Fourier de la LSF. La MTF doit étre normalisée

par la valeur moyenne de la LSF (MTF(v = 0) = 1, avecv = 0 pl/mm).

Etape 9: En raison de l'opération de dérivation de I'étape 7, la MTF normalisée doit &tre corrigée. Cette
correction comprend le filtrage de la MTF dans le domaine fréquentiel pour une fonction sinus cardinal [56,

57].

Filtreope’ration daérivative = Sinc (mfp/N)
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Ou
p: taille des pixels
f : fréquence

N : nombre de lignes calculé dans I'étape 3.

Il faut remarquer que la distance entre les points de I'ESFsur-échantillonnée est constante et égale a la

valeur p/N, ou p est la distance entre les pixels de I'image originale.
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Figure 28: a) Fonction de Dispersion du Bord (ESF, Edge Spread Function). b) Fonction de Dispersion Linéaire (LSF, Line
Spread Function) obtenue en dérivant I’ESF. La LSF doit étre lissée pour limiter le bruit visible dans la seconde partie de

la courbe.

Fonction Transfert de Modulation

1.2

= VITF pré+échantillonnage
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Figure 29: MTF obtenues a partir de la LSF de la Figure 28.
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Etape 10 : Finalement, la MTF es lissée en moyennant les valeurs correspondant a l'intervalle(f — fi < f <

f + fint) oU fint=0-01/p‘ Les valeurs seront données sous forme d’un tableau, ou les fréquences reportées

seront comprises entre 0 pl/mm et la fréquence de Nyquist, par pas de 0,5 pl/mm. Le fait de choisir un
intervalle de fréquences en accord avec la taille de pixel garantit qu'un méme nombre de points expérimentaux

est toujours utilisé lors du lissage, ce qui assure une précision constante [38].

2.2.2. MESURE DU NPS

La mesure du spectre de bruit (NPS) est calculée a partir de la transformée de Fourier d’images bruitées
(acquisition d’images sans aucun objet placé devant le détecteur). Ces images, dont les pixels devraient tous
avoir idéalement le méme niveau de gris, au bruit prés, sont affectées par un gradient (variation non linéaire)
d’intensité des niveaux de gris. Cette variation en terme d’exposition est connue sous le terme « d’effet talon »
de I'anode (voir annexe A). A cause de cet effet, qui peut étre substantiel, la surface d’exposition doit étre
limitée a une petite surface centrée sur I'image. La recommandation internationale IEC62220-1-2 suggéere

I'utilisation d’une air de 50x50 mm?.

Pour augmenter encore l'uniformité de I'exposition, qui est fondamentale pour le calcul du NPS, des sous-
images ou sous-régions sont extraites des données correspondant a la partie centrale du détecteur [2] . Un
nombre suffisant de sous-régions doit étre choisi pour avoir une variance de niveaux de gris représentant
correctement le bruit. Pour garantir une erreur standard inférieure a 5% dans la mesure du NPS, au moins
quatre millions de pixels doivent étre évalués. La taille des sous-images doit étre suffisamment grande pour
assurer une résolution fréquentielle suffisante pour le calcul du NPS. Des sous-images ou sous-régions de

256x256 pixels sont recommandées par la recommandation internationale IEC-62220-1-2.

Pour notre détecteur qui contient des pixels d’une taille de 70 um, un total de six images, acquises pour un
méme niveau d’exposition, sont utilisées pour mesurer le NPS. Ces six images garantissent la condition de 4
millions de pixels a évaluer. Puis, pour chaque image, une région d’intérét (ROI) de 50x50 mm?, positionnée

dans la partie centrale de chaque image est utilisée pour effectuer les mesures qui sont décrites dans la suite.

Etape 1 : Chaque ROl de 50x50 mm?® est divisée en sous-régions de 256x256 pixels2 (décalées de 128 pixels les
unes par rapport aux autres selon les lignes et les colonnes (voir Figure 30). Le nombre de sous-régions
contenues dans chaque ROI dépend de la taille du pixel. Pour notre détecteur, on obtient 16 sous-régions
d’une taille de 256x256 pixels” pour chague ROI de 50x50 mm” en considérant une taille de pixel égale a 70 um.
Pour garantir la condition de 4 millions de pixels a évaluer, 6 images sont utilisées pour mesurer le NPS. Nous

disposons ainsi de 96 (16 fois 6) sous-régions au total.
Etape 2 : Pour chaque sous-région, le carré du module de la transformée de Fourier est calculé.
Etape 3 : Toutes les images du domaine de Fourier sont sommées. La moyenne est obtenue en multipliant

cette somme par:
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AxAy
(256)2

ou:
Ax et Ay: distances entre pixels, sur les lignes et sur les colonnes, respectivement (dans notre cas, 70 um)

Tout le processus (étapes 1 a 3) est défini par I'expression suivante.

_ My M 256 v1256 —2mi 2
(1) NPS(u,v) = 50 Tonma 2223 221 I (3, y)e 20w

ou:
M: nombre de sous-régions (M=96)
Iy (x,y) : sous-région m de taille 256x256 pixels’

NPS(u,v): NPS en deux dimensions.

256 pixels

[—

0 50 mm
256 pixels| [i-:--=----- -

50 mm
Figure 30: Division de la ROI de 50x50 mm?” en sous-régions de 256x256 pixelsz.

Figure 31: Spectre de Puissance de Bruit 2D obtenu a partir de I’équation (11).

Les valeurs du NPS(u,v) (voir Figure 31 et Figure 32) situées toutes a la distance f de (u, v) = (0,0) sont
utilisées pour déterminer le NPS(f) a une dimension 1D (voir Figure 33). La relation entre les fréquences

(u,v) en 2D et fen 1D est donnée par I'équation suivante:
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f=JaT

Seules les valeurs NPS(u, v) ayant un v appartenant aux deux intervalles [-7, -1] et [1, 7] sont prises en

= 0, colonne 0) ne sont pas
utilisées. Cette facon de procéder respecte pleinement la norme imposant les regles de calcul du NPS.

compte lors des calculs. Les valeurs situées sur les axesuetv (u = 0, ligneOetv

AV

Pixels correspondants a la fréquence 2.23

pl/mm et pris en compte pour le calcul de
NPS(f)

[t
I 1
[ |

e RN
R
\4

Figure 32: Lignes prises en compte pour calculer le NPS (f = 2.23) a partir de Wout(u,v).

Par exemple, pour obtenir la valeur du NPS 1D 2 la fréquence f = 2,23 pl/mm (= /5 pl/mm), la moyenne

des valeurs des pixels du NPS 2D aux fréquences (u,v) = (1,2),(2,1),(—1,2),(-2,1),(—1,-2),(—2,-1),
(1,-2) et (2,—1) est calculée.
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Figure 33: Représentation 1-D du Spectre de Puissance de Bruit obtenu a partir du NPS 2-D de la Figure 31. Le pic placé

légérement au-dessus de 3 mm™ est lié a la présence de la grille anti-diffusante.
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2.2.3. MESURE DE L'INFLUENCE DES EFFETS DE LA DIFFUSION DE PHOTONS SUR
LES PARAMETRES PHYSIQUES DU DETECTEUR

L'effet du rayonnement diffusé di au sein est simulé par un fantdme constitué de plaques en PMMA
(Polyméthyl méthacrylate). Le choix de ce matériau est justifié dans [58, 59] comme étant un bon « équivalent-
sein ». Les plaques sont interposées entre une cible en cuivre, identique a celle utilisée pour mesurer la MTF,
et le détecteur (voir Figure 34), ce qui permet d’étudier I'effet des photons diffusés pour différentes épaisseurs

de sein (10, 20, 30 et 40 mm) en mesurant la MTF™*.

Rayons X

L

A

Plaque en cuivre

Plaques en
PMMA

Détecteur
Figure 34: Mesure de la MTF”* prenant en compte la pénombre et la diffusion de photons. Cette derniére est simulée en

utilisant des plaques en PMMA (ici, trois plaques seulement sont représentées, au lieu de quatre).

Un aspect important de ce dispositif expérimental est la génération d’un effet de flou géométrique di a la
distance non nulle entre la plaque en cuivre et le détecteur (voir la Figure 45, page 60, et la section 4.4 pour
I'origine exacte de la pénombre). Il est donc nécessaire de mesurer I'effet produit par la pénombre sur la MTF*
pour pouvoir séparer les conséquences de la pénombre de celles produites par la diffusion des photons. Les

effets dus a la pénombre sont mesurés en utilisant le dispositif représenté sur la Figure 35.

Rayons X

W

Cible en

Détecteur

Figure 35: Mesure de la MTF* prenant en compte uniquement les effets de la pénombre.

Pour étudier I'effet combiné du flou géométrique et du rayonnement diffusé, un troisieme dispositif est utilisé

(voir Figure 36). Pour ce dispositif, la plague de cuivre est a une distance de 10, 20, 30 ou 40 mm du détecteur.
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Cependant, la quantité de plaques en PMMA est toujours la méme (4 plaques). Ainsi, les effets dus a la

diffusion restent constants alors que les effets dus a la pénombre sont variables.

Pour faire référence aux mesures obtenues avec les deux derniers dispositifs, différentes grandeurs ont été
définies. Pour le dispositif de la Figure 35, le terme GeomXmm désigne la distance en millimétres séparant la
cible en cuivre et le détecteur. X est le nombre correspondant a cette distance. Ainsi Geom10mm représente
une distance cible/détecteur de 10 mm. D’autre part, pour faire référence aux résultats obtenus avec le
dispositif de la Figure 36, le terme ScatXmm est utilisé, ou X correspond toujours a la distance entre la cible et

le détecteur. Sur la Figure 36, nous avons une distance Scat20mm.

Rayons X

= UL e

cuivre
(dessus)

Plaques
en PMMA
(dessous)

ScatXmm

Détecteur

Figure 36: Dispositif de mesure des effets de diffusion de photons et du flou géométrique. Le nombre de plaques situées

en-dessous de la cible (ici 2) augmenté du nombre au-dessus de la cible en cuivre (ici 2) vaut toujours 4.

2.3.RESULTATS

2.3.1. CARACTERISATION DU SYSTEME

Fonction de Conversion
1000
900
800 /’
700
600
500
400
300 ./P—
200
100

y|=1.9117x +[79.416
R?=0.9994

Valeur de Pixel

120 170 220 270 320 370 420
Kerma dans I'air [uGy]

Figure 37: Fonction affine liant, pour notre détecteur, les niveaux de gris des pixels et la dose exprimée par le kerma

dans l'air.
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La linéarisation des images avant de procéder aux mesures de la MTF* et du NPS* est basée sur la Fonction de
Conversion (voir section Caractérisation du détecteur, page 79 du chapitre Ill), qui permet d’estimer le kerma
dans I'air associé a chaque valeur de pixel. Pour notre systéme, la Fonction de Conversion a été mesurée et est

représentée sur la Figure 37.

2.3.2. EFFETS DU RAYONNEMENT DIFFUSE SUR LA MTF*

Les effets du rayonnement diffusé sur la mesure de la MTF* sont mesurés avec le dispositif de la Figure 34. En
prenant successivement 1, 2, 3 et 4 plaques, I'épaisseur du PMMA est respectivement de 10, 20, 30 et 40 mm.
Les résultats des mesures (voir Figure 38) montrent que, pour chaque fréquence f (en pl/mm), plus I'épaisseur

de PMMA est importante, plus la MTF* est dégradée.

Fonction de Transfert de Modulation (MTF*)
1.15
1.05
0.95
0.85
0.75
*
E 065
=
0.55
0.45
0.35
0 1 2 3 4 5 6 7 8
Fréquence [pl/mm)]
épaiseur Omm  eeeceeees épaiseur 10mm épaiseur 20mm
= = = épaiseur 30mm = -« = épaiseur 40mm

Figure 38: Fonction de transfert de modulation pour des épaisseurs de PMMA de 10, 20, 30 et 40 mm (MTF* obtenues

avec le dispositif de la Figure 34).

Nous remarquons que la courbe obtenue sans diffusion de photons (épaisseur de 0 mm) ne commence pas a
une valeur de 1 a la fréquence 0 pl/mm (une valeur de 1 est attendue, d(i a la normalisation de MTF* par
rapport a la fréquence zéro MTF*(0)). Ceci est dG a la méthode de « lissage » utilisée et décrite dans I'étape 10
de la procédure de mesure de la MTF (voir section 2.2.1 de ce chapitre). Ce « lissage » moyenne les valeurs
comprises entre 0 pl/mm et 0.14 pl/mm (calculées pour une distance entre pixels de 0.07 mm) pour I'assigner
a MTF(0). Les courbes de la MTF* sans « lissage » (données pour f appartenant a I'intervalle [0 pl/mm et 2
pl/mm], voir Figure 39), montrent que, sans lissage, toutes les MTF* prennent bien une valeur de 1 pour une

fréquence de 0 pl/mm.

Pour quantifier la différence entre les MTF* et pour mettre en lumiére le lien entre I'épaisseur de PMMA et la
chute de la MTF"*, la différence normalisée entre les courbes sans et avec diffusion de photons a été calculée

(voir Figure 40).
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Fonction de Transfert de Modulation (MTF¥*)
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Figure 39: Fonction de transfert de modulation sans lissage pour les fréquences comprises entre 0 et 2 pl/mm (MTF*

obtenues avec le dispositif de la Figure 34.

Cette différence normalisée (Dif f(f)) est donnée par le rapport de la différence entre la mesure de la MTF

sans diffusion et la mesure de la MTF* avec diffusion, le tout divisé par la mesure de la MTF sans diffusion:

MTFépaisseurOmm (f) - MTF*épaisseuerm (f)
MTF, épaisseuromm (f)

Diff(f) =

MTF" spqisseurxmm fait référence a une MTF™ calculée pour X mm d’épaisseur de PMMA.

Différence 10, 20, 30 et 40 mm contre Omm
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Figure 40: Différences normalisées par rapport a 0 mm pour des épaisseurs de PMMA de 10, 20, 30 et 40 mm.
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Difference 10, 20, 30 et 40mm contre Omm
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Figure 41: Chute de la MTF" pour trois fréquences en fonction de I’épaisseur de PMMA.
Effet de pénombre sur la MTF sans diffusion
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Figure 42: Chute de la MTF pour 10, 20, 30 et 40 mm de distance entre la cible et le détecteur sans ajouter I'effet de

diffusion.

Ces différences peuvent étre aussi visualisées en fonction de I'épaisseur du PMMA (au lieu de la fréquence f).
Sur la Figure 40, cela revient a prendre les différences normalisées selon une verticale, du bas vers le haut. Par
exemple, pour une fréquence de 0,5, 1 et 1,5 et 1 pl/mm (lignes verticales de la Figure 40), les différences en
fonction de I'épaisseur correspondent aux points donnés sur la Figure 41. Sur cette figure, une droite de
régression a été calculée pour chaque fréquence. Ce processus est répété pour chaque fréquence. Dans la

section 2.4.1, le Tableau 1 montre la tendance de chaque droite obtenue pour chaque fréquence.
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Effets de pénombre sur la MTF* avec diffusion (40mm plexiglas)
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Figure 43: Chute de la MTF” pour 10, 20, 30 et 40 mm de distance entre la cible et le détecteur et pour une diffusion de

photons constante.

Finalement, la mesure des effets de la pénombre sur la MTF* en utilisant le dispositif de la Figure 35 met en
évidence une différence moyenne de 4% entre la MTF calculée pour GeomOmm et les MTF* obtenues pour
GeomXmm (X = 10, 20 ou 40, voir Figure 42). D’autre part, les mesures des effets de la pénombre sur la MTF*
réalisées avec un nombre constant de plaques de PMMA (voir Figure 36, simulation de pénombre et diffusion
de photons constante) ont conduit quasiment a la méme MTF*, et ceci quelle que soit la valeur du parameétre
ScatXmm avec X = 0, 10 20, 30 ou 40 mm (voir Figure 43). Il est possible de noter que le dispositif de la Figure
35 avec le paramétre GeomOmm (pas de diffusion ni de pénombre) conduit effectivement a une MTF (quel
que soit f) plus grande que toutes les MTF* obtenues avec le dispositif de la Figure 36, et ceci quel que soit le

paramétre ScatXmm. Ce fait souligne la cohérence des résultats obtenus.

2.3.3. EFFETS DU RAYONNEMENT DIFFUS SUR LE NPS*

Sur la Figure 44 sont représentés le spectre de puissance de bruit correspondant a une épaisseur de PMMA de
30 mm et le NPS™ obtenu pour une plague d’aluminium de deux millimétres d’épaisseur placée a la sortie du
tube a rayons X. Cette derniére configuration est utilisée pour simuler I'atténuation d’un sein d’épaisseur

moyenne sans ajout de diffusé au niveau du détecteur.

Comme les propriétés d’absorption de 2 mm d’aluminium et de 30 mm de PMMA sont similaires, nous
pouvons constater, en comparant les deux courbes correspondantes de la Figure 44, que la diffusion de

photons engendre un changement négligeable sur le spectre de puissance de bruit.
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Figure 44: Mesure du NPS™ par rapport a différentes épaisseurs de PMMA.

2.4.DISCUSSION

2.4.1. IMPACT DE LA DIFFUSION SEULE SUR LA MTF*

En analysant les MTF* en fonction de I'épaisseur des plaques de PMMA (voir Figure 41), il est possible de
déterminer les fréquences pour lesquelles la diffusion des photons joue un réle plus important. En effet, pour
chaque fréquence, une équation du type y = Mx + b est déterminée, M étant une «tendance» et b
I'ordonnée a I'origine. Plus la tendance M est grande, plus la MTF* est affectée (chute) fortement pour une
fréquence donnée. L’angle d’inclinaison y vaut tan™(M). Ainsi, pour chaque fréquence, on obtient des

valeurs de tendance et des angles d’inclinaison donnés dans le Tableau 1.

Le Tableau 1 montre que les basses fréquences comprises entre 0,5 et 2 pl/mm ont une tendance a peu prés
stable de M= 0,3. Pour le reste des fréquences, la tendance oscille en ayant des maxima pour les fréquences de

2,5, 4,5 et 7 pl/mm. Pour cette derniére valeur la tendance a atteint son maximum global.

De précédentes études [54] ont montré que la diffusion des photons entraine une chute de la MTF* a basses
fréquences (LFD, Low Frequency Drop). Nos expériences ont confirmé ce phénoméne, comme nous pouvons le
constater sur la Figure 39 ol la chute va de 0 pl/mm a 0,2 pl/mm. Cependant, nous avons montré qu’aux
moyennes et hautes fréquences de 2,5, 5 et 7 pl/mm, la diminution de la MTF* est plus importante quand
I’épaisseur de PMMA augmente. Dans le cas particulier d’une épaisseur de PMMA de 40 mm, ces fréquences
affichent respectivement une diminution de 14%, 15% et 17%, la diminution moyenne calculée sur tout le

spectre étant de 12,5%.
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Tableau 1: Tendances et angles quantifiant la chute de la MTF* pour chaque fréquence.

Fréquence Angle y
[pl/mm] M en degrés
0O | e e
0.5 0.296 16
1 0.308 17
1.5 0.272 15
2 0.282 16
2.5 0.321 18
3 0.257 14
3.5 0.269 15
4 0.306 17
4.5 0.239 13
5 0.393 21
5.5 0.252 14
6 0.261 15
6.5 0.282 16
7 0.420 23

2.4.2. IMPACT DE LA PENOMBRE SEULE SUR LA MTF*

L’évaluation des effets dus a la pénombre (voir Figure 42 ; résultats obtenus en utilisant le dispositif de la
Figure 35) montre que la pénombre seule (sans diffusion de rayons) fait diminuer de 4% la MTF* a partir de 1

pl/mm et ceci pour toutes les distances cible/détecteur (GeomXmm) testées.

‘2.4.3. IMPACT DE LA DIFFUSION DE PHOTONS ASSOCIEE A LA PENOMBRE SUR LA
| MTF*

Les résultats de la Figure 43 montrent que I'effet de la pénombre due a différentes distances cible/détecteur
affecte de fagon constante la mesure de la MTF* dans les conditions de mesure de la Figure 36 (diffusion
incluse dans la mesure et différentes distances cible/détecteur ScatXmm, avec X = 10, 20, 30 et 40 mm). Ce
résultat démontre qu’il est possible de positionner la cible a différentes distances du détecteur sans pour
autant affecter la MTF*. Lorsque la cible est suffisamment proche du détecteur, I'atténuation de la MTF*est
majoritairement due a la diffusion des photons dans le PMMA et est relativement peu liée a la pénombre. En
fait, comme justifié dans la suite (voir section 2.4.4 ci-dessous), si la distance cible/détecteur ne dépasse pas
une valeur B=108 mm (voir Figure 45), le flou caractéristique di a I’échantillonnage des images (résolution
spatiale) est supérieur au flou géométrique. Cette valeur de B=108 mm, dépend de la taille de pixel du
détecteur et de la taille du foyer du tube a rayons X. Ainsi, si la distance cible/détecteur reste inférieure a 108
mm (ce qui est le cas dans les conditions cliniques habituelles), le flou global (flou géométrique + flou d a
I’échantillonnage) reste constant et provoque environ 4% de chute au niveau de la MTF Cet effet de flou étant

connu, il peut étre séparé de I'effet dii a la diffusion des photons.
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2.4.4. ORIGINE ET SEUIL D’IMPACT DE LA PENOMBRE

La pénombre, ou flou géométrique produit par un objet qui est placé a une distance B du détecteur numérique
et a une distance A du foyer, peut étre estimée en multipliant la largeur du foyer par le rapport B/A (voir
Figure 45). Donc, le flou produit par la configuration de la Figure 45 et par un détecteur numérique ayant une

taille de pixel p est donné par I'équation (12):

(12)  flou (mm) =5 [0 = 1)2foyer + Fhucoprew
ou
Frecepteur = 2 * p : Flou (mm) du détecteur produit par la distance p entre pixels
M : Agrandissement estimé par le rapport %

foyer : Largeur du foyer (mm)

Tube a Fover
rayons X Oy
—a
A
Plaque v
en cuivre A
B
\ 4

Détecteur V 7 A
_» <_

Pénombre = largeur foyer *B/A

Figure 45: Géométrie du systéeme mammographique et origine de la pénombre.

Flou de I'image pour un taille de pixel égal a 70um
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Figure 46: Flou de I'image en fonction de I'agrandissement pour un détecteur numérique avec une taille de pixel égale a

70 um.
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De cette fagon, pour notre systeme qui présente une distance entre pixels p = 70 pum, le flou produit pour le
détecteur Frpceptenr, aura une valeur numérique de 0.14 mm. Si on analyse le flou de I'image par rapport a
I'agrandissement en utilisant I'’équation (12) et pour une taille de foyer de 0.3 mm (en réalité pour une taille
nominale de foyer de 0.3 mm, la taille réelle est plutét de 0.45 mm), il est possible d’observer que le flou du
récepteur est dominant pour des agrandissements inférieurs a 1.2 (voir Figure 46). Ainsi, le flou gé¢ométrique
commencera a avoir un effet a partir d’'un agrandissement supérieur a 1.2, obtenu pour une distance B=108
mm entre la cible et le détecteur. Pour cette raison, I'atténuation de la MTF* due a la pénombre reste la
méme, quelle que soit la distance cible en cuivre /détecteur appartenant a I'intervalle [0 - 108] mm, ce qui est
le cas pour nos expériences ou la distance maximale utilisée dans le dispositif de la Figure 36 atteint 40 mm

(épaisseur pour 4 plaques de PMMA).

2.5.EXPLOITATION DES RESULTATS

En mammographie numérique, il est important de pouvoir estimer la qualité des images acquises en termes de
résolution et de contraste entre signal et bruit. Une méthode permettant une estimation objective
(indépendante d’un observateur humain) est de générer une image virtuelle réaliste, semblable a une image

clinique qui serait obtenue sur le mammographe, a partir de paramétres physiques mesurés.

Un modeéle simulant le comportement du couple « source a rayon X/détecteur » a été développé dans ce travail
de thése. Ce modéle tient compte des MTF* et NPS* mesurés en présence de flou géométrique et de diffusé,
pour conduire a des images qui sont effectivement réalistes visuellement et qui autorisent une évaluation
objective de la qualité des images. Ainsi, cette étude sur I'impact de la diffusion sur les parametres physiques

du détecteur montre clairement que la diffusion des photons:
- aunimpact non négligeable sur la MTF* et
- est quasiment négligeable pour la mesure du NPS™.

Cette contribution montre donc qu’il est nécessaire de tenir compte de la diffusion de photons lors du calcul
d’une image virtuelle. Il est rappelé que I'objectif de ce travail n’est pas de mesurer la MTF et le NPS dans
des conditions de laboratoire permettant de caractériser les performances du détecteur, mais bien d’étudier le
comportement de la MTF* et du NPS* en fonction de I'épaisseur du matériau ou de la distance entre le
fantome et le détecteur. A partir de nos conclusions, il sera donc nécessaire de déterminer la fonction de
transfert de modulation MTF*, en présence de diffusé alors que le spectre de puissance de bruit NPS, pourra
continuer a étre mesuré dans des conditions de laboratoire. Dans la suite de ce travail, la valeur MTF*, sera

utilisée pour la simulation d’'images mammographiques réalistes.
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2.6. CONCLUSION

L’évaluation de la performance du détecteur a partir de la MTF et du NPS mesurés dans des conditions de
laboratoire ne permet pas d’apprécier la qualité de I'image acquise dans des conditions cliniques habituelles.
D’aprés les mesures réalisées par les constructeurs de détecteurs numériques, une certaine performance peut
étre atteinte pour un détecteur donné, mais ces résultats donnent une appréciation différente de la
performance réelle qu’un systéme d’imagerie peut offrir dans des conditions de travail clinique. Normalement,
dans la littérature scientifique, il est également possible de trouver des études qui comparent la performance
de différents types de détecteurs, mais il n’existe pas d’études qui nous permettent de comparer la
performance de différents systemes d’imagerie. Pour cette raison, une étude qui permet de quantifier la
différence entre la performance du détecteur (conditions de laboratoire) et la performance du systeme
d’imagerie (conditions cliniques) a été mise en place dans ce chapitre. Il est important de remarquer que
I'objectif n’était pas de modéliser cette différence, mais simplement de les observer. Les résultats obtenus ont
confirmé notre hypothése puisqu’ils ont montré une différence significative entre la performance mesurée
pour un détecteur numérique (a conversion directe) et la performance mesurée pour le systeme d’imagerie

complet.

En effet, la mesure de la MTF ne prend pas en compte I'effet des photons diffusés par le sein. Pourtant, en
conditions cliniques, les détecteurs numériques sont exposés a la diffusion de photons due a I'épaisseur du
sein. Pour cette raison, nous avons décidé de mesurer la MTF* en fonction du rayonnement diffusé généré par
I'utilisation d’un fantéme d’épaisseur variable et de montrer ainsi I'impact significatif de cette diffusion sur la
mesure de la résolution spatiale. En revanche, le NPS™ n'étant pas affecté par la diffusion des photons, nous
pourrons continuer a déterminer le NPS a partir des conditions de laboratoire. L'importance de ces mesures

est la prise en compte des conditions cliniques réelles de performance du systeme d’imagerie.

Nous avons montré que la diffusion de photons affecte la MTF* du systeme et ceci a basse, moyenne et haute
fréquences. Le peu de travaux consacrés aux effets de la diffusion de photons ont uniqguement mis en évidence
I'effet de la diffusion sur les basses fréquences de la MTF* [54]. Il a également été démontré que, dans des
conditions cliniques standards, la chute de la MTF* est surtout due a la diffusion des photons et, dans une
moindre mesure, au flou géométrique. Ce dernier a un impact quantifiable (chute de la MTF* de 4%) et

constant. L’effet di au flou géométrique peut ainsi étre séparé de celui da a la diffusion de photons.

Le résultat concernant I'impact du flou géométrique joue un réle important pour I’évaluation de la qualité de
I'image via un fantdme de contraste-détail (simulation de lésions). Dans le cas spécifique du fantéme CDMAM
(voir section 1.2.1, page 20), la configuration utilisée lors de la prise d’un cliché exige le positionnement du
fantdéme entre les plaques de PMMA (voir Figure 9 du chapitre 1). D’aprés les résultats trouvés dans ce chapitre,
concernant la mesure de la MTF* sous l'influence de la diffusion de photons et du flou géométrique, il est
possible de conclure que la position de ce fantdome, soit au-dessous, soit au-dessus des plaques de PMMA,

n’affectera pas la mesure de la qualité. Cela est d{ au fait que I'impact de la pénombre (chute de la MTF* de
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4%) est masqué par I'effet de la diffusion de photons, lorsque les deux effets sont présents. L'importance de ce

résultat, pour la méthode proposée dans notre travail de thése, sera mise en évidence dans le chapitre suivant.

Enfin, la mesure du NPS comme paramétre pour décrire les caractéristiques de bruit du systeme d’imagerie,
est une mesure que n’est pas affectée par la diffusion de photons. Désormais, comme décrit dans la section
2.2.2 de ce chapitre, la mesure du NPS ne prend en compte la mesure de bruit que dans la partie centrale du
détecteur. Cela est di au fait que I'utilisation du NPS considére le détecteur comme un systeme stationnaire
ou les propriétés statistiques de bruit sont conservées sur n‘importe quelle région du détecteur. Mais, en
réalité, une image mammographique n’est pas stationnaire. Cette perte de stationnarité est due a la présence
de I'effet talon (produit par 'inclinaison de I’'anode dans le tube a rayons X, voir annexe A), a la présence de
possibles anomalies dues aux pixels défectueux et/ou a la présence d’artéfacts dans I'image. Pour ces raisons,
dans ce travail de these, le NPS ne sera pas pris en compte comme descripteur du bruit du systéme d’imagerie.
On utilisera plut6t la mesure directe du bruit sur des petites régions d’intérét qui se déplacent sur toute I'image
(cela sera expliqué en détail dans le chapitre suivant). L'objectif de cette décision sera la création d’images

virtuelles du fantome CDMAM plus proches des conditions réelles du travail du mammographe.
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Génération des images virtuelles du fantéme CDMAM
Chapitre 3

+ GENERATION DES IMAGES VIRTUELLES DU FANTOME CDMAM

3.1.INTRODUCTION

Dans le chapitre précédent, nous avons mis en évidence les effets de la diffusion de photons sur le
comportement de la mesure de la MTF* et du NPS*. Nous avons constaté que la diffusion de photons générée
par I'épaisseur du sein (conditions cliniques) affecte la mesure de la MTF* dans les basses, moyennes et hautes
fréquences. La méthode de création des images virtuelles utilisera donc la MTF* qui integre I'influence de la
diffusion de photons. Ainsi, il sera possible de générer de fagon tres réaliste des images virtuelles du fantome
CDMAM. La diffusion de photons n’introduit pas de modification significative sur la mesure du bruit (NPS* =
NPS), et ce paramétre ne sera pas utilisé directement comme parametre décrivant les propriétés du bruit du
systeme. La mesure du NPS impose I'hypothése de stationnarité, c’est-a-dire, I'invariance des parametres
statistiques (moyenne et écart-type), quelle que soit la région de I'image ou ils sont évalués. Les
mammographes ne possedent pas cette propriété et on préfere réaliser des mesures de variance sur
différentes régions de I'image, pour déterminer le bruit total dans ces régions. Puis, au travers d’une analyse
RSD (Relative Standard Deviation), réalisée sur la partie centrale de I'image (région utilisée pour la mesure
du NPS), le bruit électronique sera déterminé. De cette fagon, a partir du bruit total connu pour chaque région
et a partir du bruit électronique, la contribution du bruit quantique pourra étre quantifiée pour chaque région.
Cette quantification du bruit par régions permettra une génération des images virtuelles plus proche de la
réalité, qui prendra en compte les variations produites par I'effet talon, les pixels défectueux et les artéfacts.
Cette approche sera détaillée plus loin. Il faut remarquer que, bien que la mesure du NPS soit une mesure du
bruit localisé au centre de I'image et, de ce fait, n’est pas prise en compte directement pour la génération des
images virtuelles, la relation entre les mesures physiques (MTF et NPS) et la mesure de la qualité de I'image
pourra malgré tout étre établie. Pour cela, il suffira de réaliser la mesure du NPS des mémes images bruitées

qui ont été utilisées pour la génération des images virtuelles.

Ce chapitre décrit donc la méthode utilisée pour la génération des images virtuelles du fantéme CDMAM a
partir des parametres physiques du détecteur (résolution spatiale MTF et bruit NPS) mesurés pour des

conditions d’exposition clinique. Ce chapitre est divisé en trois parties principales, a savoir:

1. la description du modéle mathématique « Source a rayons X/Détecteur numérique »,
2. la description de la mise en place du modele mathématique sur calculateur, « Synthese d’une image
virtuelle du fantdme CDMAM » et,

3. lavalidation du modéle mathématique.
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3.2. MATERIELS ET METHODES

3.2.1. SIMULATION D’UNE IMAGE VIRTUELLE

:3.2.1.1. MODELE MATHEMATIQUE

La simulation d’une image virtuelle est réalisée a partir d’'un modeéle du couple «Source a rayons X/Détecteur
numérique» du mammographe (voir Figure 47), ol le détecteur a considérer est un détecteur a conversion
directe (a-Se). L'idée est d’intégrer dans ce modele les paramétres physiques du détecteur (MTF* et la mesure
de bruit) pour ainsi générer une image virtuelle du fantdme CDMAM. De cette facon, le modele permettra
d’établir la relation existant entre les parametres physiques du détecteur et la qualité diagnostique de I'image
pour des conditions d’exposition clinique. Le couple source/détecteur est modélisé en suivant le chemin des
photons X depuis la génération dans le tube a rayons X jusqu'a la conversion en valeurs de pixels (niveaux de
gris) par le détecteur numérique. Pour cela, une configuration correspondant a la prise d’un cliché du fantome
CDMAM sera utilisée. Le fantome CDMAM sera placé sur le détecteur avec des plaques de PMMA qui lui sont
superposées pour simuler I'atténuation et la génération du rayonnement diffusé d’un sein telles qu’elles sont
produites dans les conditions cliniques de réalisation d’un examen mammographique (voir Figure 47). Des
plans intermédiaires sont placés sur le chemin des photons X. La taille de chaque plan correspondra a la taille
de I'image numérique obtenue a la sortie du détecteur. La localisation de ces plans sur le chemin des photons X

est schématisée sur la Figure 47.

I Tube a rayons X
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g A. Le faisceau a la surface d’entrée du fantdme
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N - B. Le faisceau a la sortie du fantéme
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| ->> C. Le faisceau al’entrée du détecteur
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diffusante L--> D. L'image numérique a la sortie du détecteur

Figure 47: Vue générale du couple « Source a rayons X/Détecteur numérique ». Différentes images (photoniques ou
numériques) qui correspondent aux niveaux intermédiaires seront créées: A. Surface d’entrée du fantome, B. Surface de

sortie du fantome et C. Surface d’entrée du détecteur et D. Image numérique.

La configuration de la Figure 47 qui est utilisée pour la modélisation « Source a rayons X/Détecteur numérique»,
est trés similaire a la configuration utilisée pour I'acquisition des images réelles du fantome CDMAM (voir
Figure 9 dans le chapitre 1). La seule différence réside dans la position du fantdme CDMAM par rapport aux
plagues en PMMA. Dans la configuration utilisée pour I'acquisition des images de la Figure 9, le fantéme est

placé au milieu des plaques en PMMA. En revanche, dans la configuration utilisée pour la synthese des images,
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le fantdme est placé en dessous des plagues. Cette modification simplifie la modélisation du couple « Source a
rayons X/Détecteur numérique » et n’affecte pas le résultat final. Cela peut étre vérifié en reprenant I'étude de
I'impact de la pénombre et de la diffusion de photons sur la mesure de la MTF*, présentée dans le chapitre Il

(Figure 43).

PLAN A: LE FAISCEAU A LA SURFACE D’ENTREE DU FANTOME

Le plan A correspond a la surface d’entrée du fantdbme ol un nombre N, de photons X ont traversé les plaques
de PMMA et arrivent avec une énergie moyenne E : [keV] qui dépend des conditions d’expositions. En raison
de I'effet talon produit par I'inclinaison de I'anode dans le tube a rayons X et de la propriété stochastique du
processus de génération des photons X, le nombre de photons N, qui arrivent au niveau du plan A n’est pas
uniforme sur toute la surface. Afin de prendre en compte ce phénomeéne, la surface du plan A est divisée en
sous-régions de taille p X p (ou p correspond a la longueur des cotés d’un pixel carré du détecteur numérique).
La position de chaque sous-région correspond a la position de chaque pixel (capteur) du détecteur numérique
et chacune est identifiée par les variables n et m (voir Figure 48). De cette maniére, le nombre de photons qui
arrivent au niveau du plan A depuis le tube a rayons X, pour chaque sous-région, est défini par N,[n,m], oun

et m font référence a la position de la sous-région dans I'image photonique.

Surface au plan A

n 1 > N
m: *
1 p
M
p : taille du pixel du détecteur numérique —» P

Figure 48: Division de la surface A en sous-régions de la méme taille que les pixels (capteurs) du détecteur numérique,

et localisées au-dessus de chaque pixel.

Une représentation tridimensionnelle du nombre de photons NAréel[n’ m], obtenue sur une image réelle, est
donnée dans la Figure 49. Sur cette figure, nous observons un signal qui est plus important du c6té de la paroi
thoracique que du c6té du mammographe. Ce phénomeéne est appelé « L'effet talon de I'anode» et est da a
I'inclinaison de celle-ci par rapport a la direction du faisceau de rayons X générés (voir Appendice A). Le signal
est également affecté par le bruit quantique lié au processus de génération des photons X qui suit une

distribution statistique de Poisson [44].
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La génération des images virtuelles commence avec la mesure de I'effet talon de I'anode, noté par la suite
Ny[n, m] (voir Figure 50). Pour séparer I'effet talon du bruit, des opérations de régression quadratique sont
appliquées a NAréel[n’ m] afin de déterminer Ny[n, m]. Ces régressions quadratiques sont appliquées sur des
régions d’intérét (ROI) adjacentes, ayant chacune une taille correspondant a celle d’une cellule du fantéme
CDMAM. L’ensemble de toutes les « petites surfaces » ainsi obtenues par régression conduisent a la
surface Ny[n, m] de la Figure 50. Pour avoir une idée des dimensions des ROV’s, il suffit de considérer les tailles
suivantes: une image mammographique compléte a une taille de 3328x4084 pixels, alors qu’une ROI de la taille
d’une cellule du fantéme CDMAM a une taille de 208x208 pixels dans le cas du mammographe MAMMOMAT
de Siemens. La forme des surfaces utilisées pour la régression (quadratique) est donnée par I'équation

suivante:

(13) No[n,m'] = cn'? + dn’ + en'm’ + fm’' + gm'? + h,
ou:
No[n',m'] : nombre de photons de la ROI de la taille d’une cellule du fantéme CDMAM.

[n', m']eN?: position de chaque pixel dans la ROI utilisée pour mesurer |'effet talon.

(c,d,e, f,g,h) € R?sont les coefficients d’'une quadratique qui modélisent I'effet talon de I'anode dans

chaque cellule.

Représentation 3D du nombre de photons X
Ny, .,,[n, m] quiont traversé les plaques de

PMMA
L]
] ol *
Pente de
I'anode
"
o
’ o,
e / ' 4
Y2 | >
4 E
1
4 18
1 (e
’ [ Surface
,/ 1 . d" -
- ! - irradié <
/ -~ [N,M]

Plagues de PMMA

Figure 49: Le nombre de photons X qui arrivent au détecteur est plus important du c6té de la paroi thoracique du
détecteur que du c6té du mammographe. Cela est dii a I’effet talon produit par I'inclinaison de I’anode dans le tube a

rayons X.

Une fois 'effet talon Ny|n, m] déterminé, le processus de génération des images virtuelles peut étre réalisé. La
0

premiére étape est la génération des images virtuelles Ny[n, m] dans le plan A. Comme la production de
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photons X est un processus stochastique qui suit une distribution de Poisson [44], la moyenne et la variance
ont la méme valeur numérique. Pour chaque sous-région [n, m], le nombre de photons qui arrivent au niveau
du plan A est estimé a partir d’'une loi de probabilité Poi(N,) = N(No,\/ﬁo) centrée sur un nombre de
photons moyen N, (et une variance o2 = N, si on fait la comparaison avec une distribution Gaussienne).

L'image photonique au niveau du plan A N,[n, m], est représentée de facon mathématique par I'équation (14).
(14) Ny[n,m] ~ Poi(Ny[n,m]) = N(Ny[n,m],/Ny[n,m)) : [Photons]

ou:

n, m: coordonnées indiquant la position d’une sous-région donnée dans le plan considéré.

Ny[n, m] : quantité moyenne des photons qui arrivent au niveau du plan A a partir du tube a rayons X. Cette
quantité est dépendante de la position [, m] sur la surface du plan A a cause de I'effet talon produit par la

pente de I'anode.

Poi(Ny[n,m]) : loi de probabilité qui suit une distribution de Poisson centrée sur la valeurNo[n, m].

N (Ny[n,m],+/Ny[n, m]) : distribution Gaussienne centrée sur la moyenne Ny[n,m] et avec un écart-type

de /Ny[n, m].

Représentation 3D de I'effet talon Ny[n, m]
obtenue a partir des régressions quadratiques
appliquéesa N, . [n, m]

Ny[n, m]

el
Q
o
o
—
=
5]

Figure 50: Effet talon Ny[n, m] obtenu a partir des opérations de régression quadratique appliquées a N, [n,m].

real

PLAN B : LE FAISCEAU A LA SORTIE DU FANTOME CDMAM

Dans le plan B de la Figure 47, les photons X ont déja traversé le fantdme contraste-détail. Pour chaque sous-

région [n,m], le nombre de photons Ng[n,m] est plus petit que N,[n, m] en raison de I'atténuation produite
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par les différents constituants du fantdome situés en regard de chaque sous-région. D’apres ARTINIS MEDICAL
SYSTEMS, le fantome CDMAM peut étre considéré comme une plaque de 10 mm de PMMA dans laquelle sont
insérées des pastilles d’or (voir page 20 du chapitre 1). Ainsi, pour le fantdme CDMAM, deux matériaux sont
considérés, le PMMA et I'or (voir Figure 51). Pour cette raison, deux coefficients d’atténuation ppppa(E)

et nyy (E), qui dépendent de I’énergie moyenne E des photons, sont pris en compte pour estimer I'atténuation.

L'atténuation du nombre de photons Ny[n,m] pour une sous-région [n,m], est estimée a partir des
coefficients d’atténuation de chacun des matériaux constituant le fantéme et de leur épaisseur. Cela est

mathématiquement décrit par I’équation (15), ou Ng[n, m] représente I'image photonique dans le plan B.

Na

NBl NBZ NBl

Figure 51: Représentation de I'atténuation des photons X pour les deux matériaux qui constituent le fantéme.
(15) Ng[n,m] = Ny[n, m]e—(ﬂPMMA BEXTpumalnml+pgu(E)T gulnm]) . [Photons]
ou:

Upmma(E) et tyy, (E): coefficients d’atténuation du PMMA et de I'or, respectivement, pour une énergie E

donnée.

Tpumaln, m] et Ty [n, m]: épaisseurs du PMMA et de I'or, respectivement, en regard de la sous-région[n, m].

La détermination des coefficients d’atténuation du PMMA et de I'or pour une énergie moyenne du spectre de
radiation est réalisée a partir du « Catalogue of Diagnostic X-ray Spectra and Other Data » [60]. Ce document
fournit un tableau contenant les coefficients d’absorption de ces deux matériaux pour différentes énergies.
Dans notre étude, une estimation du comportement de ces deux coefficients est réalisée pour des énergies
comprises entre 15 et 30 keV. Pour cela, des opérations de régression ont été appliquées pour obtenir les
courbes de tendance de ces coefficients d’atténuation en fonction de I’énergie (voir Figure 52). Les modéles
mathématiques du comportement des coefficients d’atténuation de I'or et du PMMA sont décrits par les

équations (16) et (17) ou E fait référence a I'énergie moyenne du spectre de radiations.
(16)  pay(E) = 34443E7258

(17)  ppmma(E) = —4 x 1075E3 + 0.003E? — 0.084E + 0.834
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Figure 52: Régressions polynomiales des coefficients d’atténuation de I’or et du PMMA pour des énergies comprises

entre 15 et 30 keV.

PLAN C: LE FAISCEAU A L’ENTREE DU DETECTEUR

A I'entrée de la grille anti-diffusante, les photons X ont déja traversé et interagi avec le fantome. A cause de
cette interaction, et surtout en raison de I'effet Compton, une partie des photons X ont été déviés en passant
d’une sous-région donnée a une sous-région voisine (diffusion de photons). Ces changements de direction,
accompagnés par une perte d’énergie du photon incident, se traduisent par une perte de contraste de I'image
photonique, ce qui affecte plus ou moins la détection des objets, dépendamment de leur taille et de leur
contraste. Pour réduire I'effet de cette diffusion et limiter la perte de contraste, une grille anti-diffusante est
placée a I'entrée du détecteur numérique (voir Annexe A). L'utilisation de cette grille élimine une partie du
rayonnement diffusé mais atténue aussi une partie du rayonnement primaire porteur d’information

diagnostique.

Dans notre étude et pour le mammographe utilisé, la grille anti-diffusante ne peut pas étre retirée du dispositif
d’acquisition. Par conséquent, la caractérisation du détecteur doit prendre en compte cette grille comme une

partie intégrante du systeme, raison pour laquelle il n’est pas nécessaire de connaitre I'atténuation du

73| Page



Matériels et méthodes

rayonnement primaire provoquée par la présence de celle-ci. Néanmoins, il est nécessaire de connaitre la perte

de contraste avant le processus d’échantillonnage.

L’atténuation photonique dans le plan C n’est donc pas a considérer. Seul I'effet des photons diffusés sur la
fonction de transfert de modulation liée a la dispersion est important. La résolution est appréciée par la
MTEy,.(u, v) (Fonction Transfert de Modulation avant I’échantillonnage, mesurée en présence de diffusé pour
des conditions cliniques habituelles d’exposition) ol (u, v) font référence a la fréquence spatiale exprimée en
paires de lignes par millimetre (pl/mm) dans les deux directions. Comme son nom l'indique, la MTFEy;.. (u, v)
avant échantillonnage ne prend pas en compte la fréquence de coupure due au processus d’échantillonnage. Il
est a noter que, dans le cas d’un détecteur a conversion indirecte (détecteur avec un scintillateur, convertissant
les photons X incidents en photons lumineux avant le détecteur), la MTFEy;.(u, v) rend compte de la perte de
résolution spatiale apres le scintillateur (voir Figure 53). Il faut rappeler que, comme décrit au début du

chapitre, le modeéle présenté dans cette étude est basé sur un détecteur a conversion directe.

Tube a rayons X
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Figure 53: Interprétation de la résolution spatiale avant I’échantillonnage pour les différents types de détecteurs

numériques plein-champ.

La non prise en compte de la perte de rayonnement direct due a la grille anti-diffusante aboutit a une
surestimation de l'intensité de I'image photonique au niveau du plan C (surestimation du nombre de photons).

La perte de résolution peut étre modélisée par I'équation (18).

(18)  N¢[u,v] = Np[u,v] - MTF;,.(u,v)
avec:
u et v : fréquences spatiales,

Ng[u,v] : transformée de Fourier de Ng[n, m]

N¢[u, v] : transformée de Fourier de N[n, m].
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La surestimation du nombre de photons au niveau du plan C sera mise en évidence lors la description du plan

D.

PLAN D : L'IMAGE NUMERIQUE A LA SORTIE DU DETECTEUR

Le plan D fait référence a la numérisation de I'image photonique du plan C par le détecteur. En général, et pour
un détecteur a conversion directe, les photons X correspondant a une sous-région quelconque, sont
directement transformés en charges électriques au niveau du pixel en regard de cette sous-région. Il faut
remarquer que, dans notre étude, la taille des sous-régions est égale a la taille des pixels (capteurs) du
détecteur, et chaque sous-région est localisée au-dessus de chaque pixel. Ainsi, pour un pixel donné, les
charges électriques créées par l'interaction des photons X absorbés sont accumulées dans le condensateur du
capteur, créant une différence de potentiel I}, (voir Figure 54). Il s’agit du processus d’intégration. Puis, la
tension obtenue est quantifiée pour obtenir a la sortie du détecteur, une valeur de niveau de gris (nombre

entier) correspondant au nombre de photons ayant interagi a I'entrée du détecteur.

N 4[n, m]~ Poi(Ny[n, m]) (Nombre de photons pour une sous-région sur le plan A)

Fantome

Np [n, m](Nombre de photons pour une sous-région sur le plan B)

Grille Anti-diffusante

Nc [n, m] (Nombre de photons pour une sous-région sur le plan C)
Entrée du détecteur
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Figure 54: Processus de détection de quanta pour un pixel du détecteur plein champ au sélénium amorphe.

Grice a la caractérisation du détecteur, I'ensemble du processus de conversion (photons X/charges
électriques), intégration et numérisation peut étre modélisé sans connaitre en détail le fonctionnement de
I’électronique du détecteur. Cette caractérisation permet ainsi de déterminer la relation existant entre le
nombre de photons X a I'entrée du détecteur et la valeur des niveaux de gris a sa sortie. Il permet également
de faire une estimation de la variation des valeurs des niveaux de gris entre les différents pixels, c’est-a-dire,

une estimation du bruit présent dans I'image numérique pour un nombre de photons X d’entrée donné.
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Pour modéliser le détecteur et pouvoir estimer les valeurs des niveaux de gris des pixels correspondant au

nombre de photons dans le plan C, trois étapes sont nécessaires:

1. Prendre en compte I'effet de I'échantillonnage sur la résolution spatiale
2. Conversion du nombre de photons en kerma dans I'air.

3. Caractérisation du détecteur.

CORRECTION DE LA RESOLUTION SPATIALE DUE A L'ECHANTILLONNAGE

Avant d’étudier la conversion des photons X en niveaux de gris, il faut prendre quelques précautions par
rapport a l'utilisation de sous-régions pour I'analyse de I'image. D’abord, il faut noter que I'utilisation des sous-
régions est un processus d’échantillonnage qui s’interprete comme une perte de résolution spatiale de I'image
photonique originale. Dans notre étude, la taille des sous-régions a été fixée a la méme taille que celle des
pixels du détecteur numérique, c’est-a-dire, une taille p. En réalité et en toute rigueur, une image photonique
est une image continue et non discrete. Ainsi, la considération de sous-régions est une discrétisation de cette
image photonique dont le spectre en fréquence restera limité par la fréquence de Nyquist. Cette fréquence de
Nyquist est liée a la taille des sous-régions et est définie comme fy, quise = (2p)~1 ol p correspond 2 la taille
du pixel. Le spectre de I'image photonique sera aussi affecté par une fonction sinus cardinal, qui découle de la
troncature par le détecteur de I'image mathématique considérée comme infinie. En résumé, le spectre de
notre image photonique correspondra au spectre original limité a la fréquence de Nyquist et atténué par une

fonction sinus cardinal qui correspond a la « MTF d’overture » (MTF,,,,.)[57] décrite dans I'équation (19).
(19) MTF 4, = [sinc (mup cos(a)) sinc(mup sin(a))|[sinc (mvp cos(a)) sinc(nvp sin(a))]

Oou:

u, v : fréquence spatiale en paires de lignes par millimetre (pl/mm).

p : taille d’un pixel.

a: angle du bord trouvé dans la mesure de la MTF;,..(u,v) en utilisant la méthode du bord (voir section

1.2.2.1 du chapitre I1)

Ainsi, I'image photonique échantillonnée dans le plan C peut étre redéfinie en prenant en compte le processus

d’échantillonnage. L'obtention de cette image est expliquée ci-dessous:

Soit: N.(x,y) le nombre de photons qui arrivent au point (x,y) € R? du plan C pendant un temps d’exposition

donné.

Le processus d’échantillonnage, tel qu’il a été défini précédemment, consiste a diviser le plan image en sous-
régions carrées de taille (p X p) et a compter le nombre de photons qui arrivent dans chaque région pendant

le temps d’exposition.
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Considérant Iy .(np, mp) avec (n, m)e N2, 'image échantillonnée, on a:

(n+g)p (mig)e
Iy .(np,mp) = f N¢(x,y) - dy - dx
1

(rz)p (mz)p
qui peut s’écrire sous la forme:

(200 Iy (np,mp) = [|°_Nc(x,y) - Rec(x — np,y — mp)dydx

1si|x| < goulyl <
Avec Rec(x,y) = . » »
0 si |x| >2 ou |y| >2

p
2 |afonction porte appliquée au point (np, mp), (voir Figure 55).
L’équation (20) peut aussi s’écrire:

(21) Iy (np,mp) = N¢(x,y) ® Rec(x,y) - [1(np, mp)

Avec: @ I'opérateur de convolution a 2 dimensions et [[(np, mp) un champ d’impulsions de Dirac de périodes

spatiales(p, p).

Rec(X,Y)
A1l

-p/2

0
% p/2
X

-p/2 ;‘:p/z

Figure 55: Représentation de la fonction porte utilisée pour échantillonner 'image photonique N.
Dans I'espace de Fourier, I'équation (21) précédente devient:
(22) 1y,(w,v) = N¢(u,v) - Rec(u,v) ® [[(u - g,v - %)
avec:
u et v : fréquences spatiales.

Rec(u,v) = sinc(mup)sinc(mvp)

Iy, N¢ et Rec : transformées de Fourier des fonctions Iy, N¢ et Rec.

A partir de I'équation (22), deux remarques peuvent étre faites:
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1. La fonction N, (u, v) doit avoir un spectre limité a la fréquence de Nyquist (Fnyquist = 2p)~Y) afin
d’éviter 'aliasing.
2. La discrétisation de I'image en régions de taille (p X p) conduit a une modification spectrale (filtrage

passe-bas) par la fonction Rec(x, y). Ceci traduit |a perte de résolution liée a I’échantillonnage.

Dans la littérature [57], la fonction Rec(u,v) est légérement modifiée et est notée MTPFyper(u,v). En
introduisant la MTF;,..(u, v), et en considérant Ng(x,y) le nombre de photons qui arrivent au point (x,y) du

plan B, on obtient, a partir de I'équation (18):

(23) Iy, (wv) = Ng(u,v) - MTF}o(w, V) - MTF gper(u,v) ® [(u — f v— %) : [Photons]

CONVERSION DU NOMBRE DE PHOTONS EN KERMA DANS L’AIR

L'intégration de la caractérisation du détecteur dans le modeéle couple source/détecteur pour la création des
images virtuelles, requiert aussi la détermination de la relation entre le nombre de photons et le kerma dans
I'air. Cette relation se détermine en deux étapes: 1) conversion du nombre de photons (N) en fluence

photonique (@), et 2) conversion de la fluence de photons (@) en kerma dans I'air (Kair)
1) Conversion du nombre de photons (N) en fluence photonique (@)

La fluence de photons au niveau d’une sous-région est définie par le nombre de photons qui traversent cette
sous-région divisé par la surface de celle-ci. Comme la taille d’'une sous-région correspond a la taille d’un pixel.
L'air d’une sous-région aura une valeur p2. La fluence de photons correspondant au plan C, pour une sous-

région [n, m] est déterminée avec I'équation (24).
(24) Iy [n,m] =1Iy_[n, m]/(p?) : [photons/mm?’]

ou:

Ip.[n, m] : 'image échantillonnée dans le plan C en unité de fluence de photons.
2) Conversion de fluence de photons (@) en kerma dans 'air (Kair)

Le kerma dans l'air correspondant a la fluence de photons Iy [n,m] est obtenu a partir des données du
« Catalogue of Diagnostic X-ray Spectra and Other Data » [60], qui donne la relation kerma/fluence pour
différentes énergies. A partir de ces valeurs, une courbe de tendance est établie pour la gamme d’énergies
utilisées en mammographie (voir Figure 56). Pour une énergie moyenne E du faisceau de photons X, la relation

kerma dans I'air/ fluence des photons est déterminée par:

K dans l'ai _
eTma fons A — 0.089E 207 : [uGy/photons/mm?]

Fluence de photons
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Figure 56: Relation entre le kerma dans Iair et la fluence de photons décrit dans le rapport 78 [60] et utilisée par le

logiciel SRS-78.

De cette fagon, I'image échantillonnée dans le plan C en valeurs du kerma dans I'air sera calculée par I'équation

(25):

(25) I kair,[m,m] = (0.089E72°7)I; [n,m] : [HGy]

CARACTERISATION DU DETECTEUR

La caractérisation du détecteur est réalisée au travers de deux types de mesures: la fonction de conversion
(CF, Conversion Fonction) et la mesure de I'écart-type relatif (RSD, Relative Standard Déviation). La CF est
obtenue a partir de la relation existant entre différentes mesures de kerma dans I'air Kair (mesurées dans le
plan B puisque la grille anti-diffusante ne peut pas étre retirée) et le niveau de gris (PV, Pixel Value) moyen
obtenu a partir des pixels centraux d’'une image numérique dans le plan D (images prises dans les mémes
conditions d’exposition qui ont été utilisées pour la mesure de kerma dans I'air, voir Figure 58-a. La RSD est
obtenue 3 partir de la relation entre le kerma dans I'air Kair et la variance o7 des valeurs de niveaux de gris

des pixels centraux de I'image numérique sur le plan D.

Les valeurs de kerma dans I'air sont mesurées en utilisant le multimetre PMX-IIl version 5.0 (RTI Electronics,
Suisse) équipé d’une sonde a semi-conducteur. La sonde, étalonnée en kerma dans I'air, est placée a une
distance d=10 cm au-dessus de la grille anti-diffusante (Figure 57). Puis, le kerma dans I'air au niveau du
détecteur est calculé a partir de I’équation (26).

2
. _ . (SID-d)
(26) Kair niveau du détecteur — Kalrmultimétre * [ SID

ou:

SID : distance Foyer-Détecteur
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d : distance capteur-grille.

Tube a rayons X

ﬁ‘_
Sonde
Multimetre

PMX-III SID

Grille Anti
Diffusante \ ‘ 10 cm‘}
Détecteur

Figure 57: Configuration utilisée pour la mesure du kerma dans I'air pour différentes conditions d’expositions.

Moyenne
Kerma dans .
I'air [uGy] [Valeur de Variance
I pixel]
5
5 125.30 419.80 78.50
T a R ns X 4
ube a Rayons g‘ 156.80 499.68 98.65
g 195.46 606.83 122.98
Q
® oo 247.73 757.26 156.77
1
/: Kairg= Mesure du ! 312.88 937.20 189.60
- b .
Grille Anti- I ET;?; dans fairau | 383.76 1125.95 234.31
P ! 1
. - !
dnffusante\ .- : ! 489.01 1416.59 302.44
,,_—?{ PV=Valeur de pixel | 629.34 1785.08 396.13
- |
TR : 769.67 2166.27 498.16
980.89 2757.70 654.23

Figure 58: a) Configuration utilisée pour la caractérisation du détecteur et b) exemple de valeurs obtenues.

A titre d’exemple, la Figure 58-b présente les valeurs obtenues pour la caractérisation de notre détecteur. Ces

résultats sont représentés dans les graphiques de la Figure 59 et de la Figure 60 et une courbe de tendance est

estimée pour chaque graphe.

Pour la fonction de conversion, la courbe obtenue correspond a une fonction affine avec une forme PV (K) =
a Kair + b, a partir de laquelle deux types d’information sont extraites. Le coefficient de proportionnalité de
conversion de photons (qui est lié a la pente a de la fonction) est une valeur indépendante du kerma dans I'air
(ordonnée a l'origine b). Cette valeur indépendante correspond a la moyenne du bruit électronique (courant
de noir) dans le cas du détecteur plein champ au sélénium amorphe. Ce bruit moyen est lié aux charges

électriques inhérentes qui sont accumulées par le détecteur, méme en I'absence d’exposition.
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500
0
0 200 400 600 800 1000 1200
Kerma dans I'air [uGy] # Valeur de Pixel

Figure 59: Fonction de conversion (CF) qui donne la correspondance entre le kerma dans I'air et les valeurs de pixels.

CF est la tendance de cette fonction affine.

L'écart-type relatif 072 (Kair) des valeurs de niveaux de gris des pixels centraux correspond au bruit total
attendu dans I'image numérique. Ce bruit peut étre divisé en trois composantes principales comme décrit par
[22, 61, 62]. La courbe peut étre décrite a partir d’'une fonction polynomiale quadratique de la
forme or2(Kair) = BKair? + aKair + vy, ou : le coefficient B fait référence a une contribution multiplicative
qui peut étre attribuée a la non-uniformité spatiale comme celle de I'effet talon [61]; Le coefficient a ,
proportionnel a I'exposition, représente la contribution du bruit quantique total an(Kair) = aKair ; et le

coefficient indépendant de I'exposition représente la contribution (variance) du bruit électronique 6,2 =y .

Pour obtenir I'image numérique I, sur le plan D, les valeurs de kerma dans I'air dans le plan C (Ix4ir) décrites
par I'équation (25) doivent étre multipliées par le parameétre a de la fonction de conversion. Mais, comme le
processus de transformation requiert I'addition du bruit lié a I'interaction des photons X avec les matériaux du
détecteur, la multiplication se fera plutét en utilisant une variable gaussienne NV'(a,o,) centrée sur le
parametre a de la CF avec un écart-type g, dérivé de cette interaction de photons. L'estimation de cet écart-

type o, est réalisée a partir de I'analyse RSD.

L’analyse RSD donne une estimation de la contribution du bruit quantique qu(Kair) total présent dans
I'image numérique Ip dans le plan D. Une partie de ce bruit provient du processus de génération des rayons X
et de l'interaction de ceux-ci avec la matiére depuis la sortie du tube a rayons X jusqu’a I'entrée du détecteur.
Cette contribution correspond a la variance au niveau du plan C en unités de valeur de pixel, c’est-a-dire, a,cz
quand I'image photonique a été transformée en niveaux de gris en utilisant la fonction CF. L'autre partie du
bruit quantique dépend de [linteraction des photons X dans le détecteur et sera désignée par la
variable o,%(Kair). Alors, pour déterminer la contribution du bruit 6;%(Kair) généré par I'interaction des
photons avec le détecteur, la soustraction entre le bruit quantique total aqz(Kair) et le bruit sur le plan C a,cz

doit étre calculée (voir équation (28)).
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(27) Ic[nm] = a(IKal-rC [n, m]) + b : [valeur de pixel]

Relative Standard Deviation (RSD)

_. 700
% 600 /‘
X
a 500
']
T 400
3
2 300
_g 200 0,2 (Kair)=BKair? + aKair +y
P M’ 0, (K)= 1.22E-04K + 0.535K + 11,97
€ 100
Rl
& 0
>
0 200 400 600 800 1000 1200

Kerma dans I'air [uGy] @ Variance

Figure 60: Ecart-type relatif qui donne la correspondance entre le kerma dans I'air et le bruit présent a la sortie du

détecteur. Le RSD est la tendance quadratique (linéaire pour un B=0) de cette correspondance.

Une fois déterminée I'image numérique I dans le plan C, la variance a,cz de I'image est calculée et soustraite

de la variance quantique mesurée g,*(Kair).
(28) 4% (Kair) = aqz(Kair) - 01,2 = aKair — (I —I)

Puis, comme cette variance o,;%(Kair) doit &tre utilisée pour générer un facteur multiplicatif stochastique qui
suit une loi gaussienne centrée sura, un changement d’unité de I'écart-type g,%(Kair) est requis. Ce
changement s’effectue a partir de la division de I’écart-type par la moyenne de I'image photonique dans le plan
C en valeurs de kerma dans l'air (W) (voir équation (29)). De cette facon, I'écart-type g, aura les mémes

unités que le facteur a, c’est-a dire, une valeur en niveaux de gris/uGy.

V(642 (Kair)) valeur de pixel
(29) o0,="T— : [————1
IKaLrC nGy

Finalement, une fois que 'image photonique équivalente en valeurs de kerma dans I'air I-[n, m] est multipliée
par la variable gaussienne N'(a,g,), le bruit électronique doit étre ajouté. Comme ce type de bruit est
indépendant du nombre de photons qui arrivent au détecteur, il est ajouté sous une forme additive. Le bruit
électronique est déterminé par une variable stochastique gaussienne V'(b,+/y) centrée sur 'ordonnée a
I'origine de la CF (b) avec un écart-type égal a la racine carré de 'ordonnée a I'origine de I'analyse RSD (v/¥).
L'image finale I, dans le plan D sera déterminée par I’équation (30). Le processus complet de formation d’une
image virtuelle I, sur le plan D depuis I'arrivée d’'un nombre N, de photons X dans le plan A, pour une énergie

moyenne de faisceau E, est représenté par le schéma de la Figure 61.

(30) Ip = Iggir, N(a,0,) + N(b,\¥) : [valeur de pixel]
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N4~ Poi(Ny) = N (Ngy,+/Ny) (Nombre de photons sur le plan A)

4-----

Fantome

Ng = N e #ET

Np (Image photonique sur le plan B)

v
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Figure 61: Bloc diagramme qui résume la génération des images virtuelles du fantome contraste-détail COMAM.

3.2.1.2.  SYNTHESE D’UNE IMAGE VIRTUELLE DU FANTOME CDMAM

L’étude du processus de création d’une image mammographique a permis d’établir un modele mathématique
destiné a la création des images virtuelles. En pratique, le modele a été codé en langage Java et intégré dans le
logiciel ImageJ [63] (logiciel dédié au traitement des images) en tant que module externe (plug-in). Ce module,
nommé CDMAM Cell Creator, prend en « entrée » les parametres nécessaires pour la création des images
virtuelles du fantéme CDMAM. Ces parameétres sont les conditions d’expositions (tension aux bornes du tube a
rayons X, nature de I'anode et de la filtration) qui sont condensées dans un paramétre: I'énergie moyenne E du
spectre produit. Les autres paramétres sont les coefficients a et b de la Fonction de Conversion (CF), le bruit
électronique (y) obtenu lors de I'analyse RSD et la distance entre pixels. Une image de l'interface est montrée

dans la Figure 62.

Avant de procéder a la génération des images virtuelles, il faut connaitre la fonction de transfert de modulation

(MTF™) déterminée au chapitre Il et avoir deux images a disposition. Ces images correspondent a:
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e une image de référence acquise pour le CDOMAM a partir de laquelle la position des cellules va pouvoir
étre déterminée et a

e une des images bruitées utilisées lors de la mesure du spectre de puissance du bruit (NPS).

Les images sont utilisées pour obtenir les parametres d’entrée du modele mathématique qui n’ont pas encore

été calculés: le nombre initial de photons N et le bruit quantique a‘?.
d COMAM Celd Creator (5]

Data obtained from de x-Ray Spectra
Energy [keV]: | LEEEY

Linearization of data: Pixel Value =a * Dose[uGy] + b
a |27250

b: | 77.9200

Electronic noise
StdDev.  3.4560

Pixel Spacing [mm]:  0.07
Does the image will be use to create a whole COMAM image?
CDOMAM Image Creation:

OK Cancel

Figure 62: Interface machine-utilisateur du module COMAM Cell Creator.

L'image de référence du CDMAM est utilisée pour positionner chaque cellule du fantéme par rapport a I'image
globale lors de la génération d’une image entiere du fantome CDMAM. Cela est nécessaire puisque I'algorithme
CDMAM Cell Creator crée des images virtuelles cellule par cellule. Alors, a chaque fois qu’une cellule virtuelle
est créée, elle est placée sur I'image entiére du fantdome, qui correspond a I'image du CDMAM de référence. De
cette fagon, I'image de référence du CDMAM deviendra, a la fin du processus, I'image virtuelle finale du

fantome CDMAM.

L'image bruitée sert a la détermination du nombre initial de photons Ny[n,m] (Figure 61), de fagon a ce que
I'exposition non-uniforme due a I'effet talon de I'anode soit prise en compte lors de la création d’'une image
virtuelle. Cette image bruitée servira aussi pour I'estimation du bruit quantique g, caractéristique de chaque
cellule du fantéme. Il faut remarquer que le produit du courant dans le tube par le temps d’exposition (mAs),
ainsi que la tension appliquée au tube a rayons X (kVp), sont des parameétres caractéristiques qui affectent le

niveau de bruit quantique dans I'image acquise. Alors, en mesurant directement ce bruit quantique contenu
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dans I'image, il n’est pas nécessaire de connaitre ces parametres (tension et charge dans le tube a rayons X)

pour la création d’une image virtuelle.

Finalement, la fonction de transfert de modulation (MTE;,) en 2D est utilisée pour intégrer la perte en
résolution spatiale due aux conditions d’exposition clinique (incluant la contribution du rayonnement du

diffusé) et aux caractéristiques internes du détecteur numérique du mammographe.

Le fonctionnement du module CDMAM Cell Creator depuis la détermination des parameétres d’entrée jusqu’a la

création de I'image virtuelle finale est décrit ci-dessous:

a) Détermination de I'énergie moyenne E du faisceau.

b) Mesure de I'effet talon de I'anode a partir d’'une image bruitée (image utilisée pour la mesure du
spectre de puissance de bruit).

c) Synthése d’une image photonique initiale Ny~ Poi(Ny) = N(No,\/ﬁo) en prenant en compte la
mesure de |'effet talon de I'anode.

d) Modélisation des propriétés d’atténuation des rayons X dans le fantdme.

e) Utilisation de la mesure de la fonction de transfert de modulation (MTF,,..) pour simuler la perte de
résolution en présence de rayonnement diffusé.

f)  Contribution du bruit quantique d( a I'interaction des photons X avec le détecteur (la contribution de
bruit d0 a la génération de rayons X est déja incluse dans I'image photonique N, qui est générée a

partir de I'effet talon), et du bruit électronique.

4 Reference COMAM Image (12 5%) aa8e T g Image of Noise (NPS measurement image) (12 5%) P06
3328x4084 pixels; 16-hit {inverting LUT); 26MB 3328x4084 pixels; 16-hit (inverting LUT); 26MB
o .

MTF 20 (sXaXs)

20820 pixels; 32-bit, 16SK

Figure 63: Images utilisées par le module CDMAM Cell Creator lors de la création des images virtuelles. Ces images
sont : a) 'image de référence du CDMAM, b) I'image bruitée utilisée pour la mesure du NPS et c) la Fonction de

Transfert de Modulation (MTF*) en 2D.
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DETERMINATION DE L’ENERGIE MOYENNE E DU FAISCEAU GENERE PAR LES CONDITIONS
D’EXPOSITION UTILISEES.

L’énergie du faisceau X généré par le tube a rayons X est déterminée a partir de codes de calcul dédiés. Selon P.
Meyer [64] qui a évalué six codes de calcul du spectre de rayons X pour le diagnostic, les logiciels xcomp5r, SRS-
78 et SpecGenB sont les plus précis. Dans ce travail, le logiciel SRS-78 est utilisé pour générer le spectre de

rayons X pour une anode en molybdeéne, et le logiciel xcomp5r pour une anode en tungsténe.

La sélection de ces logiciels dépend des conditions cliniques d’exposition qui sont utilisées au Centre Alexis
Vautrin. La tension utilisée aux bornes du tube pour une anode en molybdene est fixée a 28 kVp, alors que
dans le cas d’'une anode en tungsténe, la tension est fixée a 27 kVp. Or, bien que le logiciel SRS-78 permette de
simuler un spectre de rayons X pour une anode en molybdéne aux tensions de tube comprises entre 25 et 32
kVp, pour une anode en tungstene, il permet seulement de fixer la tension entre 30 et 150 kVp. Pour cette
raison, le spectre de tungstene doit étre simulé a partir du logiciel xcomp5r qui permet la simulation du spectre
pour une anode en tungsténe pour des tensions de tube comprises entre 20 et 150 kVp. Un exemple du spectre
généré par le logiciel SRS-78 pour une anode en Mo et une tension de tube pic de 28 kVp est montré dans la

Figure 64 .

Spectre de Rayons X pour anode Mo
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Figure 64: Spectre de rayons X obtenu pour une anode en Mo et une tension de tube pic de 28 kVp, généré par le

logiciel SRS-78.

L’estimation du spectre de rayons X doit prendre en compte la nature de I'anode du tube a rayons X, ainsi que
la filtration utilisée (y compris la fenétre de sortie du tube a rayons X en béryllium). Un exemple de
I'atténuation du spectre avec une anode en Molybdéene et un filtre en Molybdéne pour une tension de tube de
28 kVp et une charge de 1 mAs est donné sur la Figure 65. Cette figure montre le spectre résultant de la

filtration de chacun des matériaux suivants:

e 0.03 mm de Molybdeéne (filtre utilisé pour atténuer les basses énergies qui sont en général absorbées

par la patiente et qui ne contribuent pas au processus de formation de I'image, voir annexe A).
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¢ 1 mm de Béryllium (matériel de la fenétre a la sortie du tube a rayons X).
e 2 mm d’Aluminium (ce filtre est ajouté a la sortie du tube a rayons X quand il faut simuler

I'atténuation du faisceau par un sein d’épaisseur moyenne, sans prendre en compte l'effet de la

diffusion de photons).

Une fois le spectre simulé pour les conditions d’expositions cliniques utilisées et en prenant en compte la

filtration, I'énergie moyenne du spectre est calculée par:

Thoemax i.p(i)

31 E = =
( ) moy Z:;gmax 10

avec:
i : énergie des photons [keV]
@(i) : fluence de photons correspondant a une énergie E; donnée.

Emoy : énergie moyenne de photons
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Figure 65: Spectres de rayons X calculés pour différents matériaux. Le spectre est généré pour une anode en Mo et une

tension du tube pic de 28 kVp. Les filtres utilisés sont: 0.03 mm de Molybdéne, 1 mm de Béryllium et 2 mm d’Aluminium.

MESURE DE L'EFFET TALON DE L’ANODE

La création d’une image virtuelle du fantéme CDMAM est réalisée cellule par cellule, de maniere que des
régions d’intérét (ROI’s) correspondant a la position de chaque cellule dans une image de référence du
fantome CDMAM doivent étre sélectionnées sur une image ne contenant que du bruit (image utilisée pour la

mesure du spectre de puissance de bruit), pour mesurer ainsi I'effet talon contenu dans cette région. A partir
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des ces ROI's placées sur I'image bruitée, des régressions quadratiques sont réalisées pour obtenir ainsi
I'expression mathématique caractéristique de I'effet talon contenu dans chaque ROI. Un exemple est donné
dans la Figure 66. Dans cette figure, deux images DICOM sont présentées; I'image a gauche correspond a
I'image de référence du fantome CDMAM, alors que I'image a droite correspond a une image ne contenant que
du bruit. Sur les deux images, une ROI est située sur une méme position, correspondant a la localisation d’une
cellule donnée. Une fois la ROI positionnée sur I'image bruitée de droite, un ajustement d’une quadratique
avec la surface des niveaux de gris est réalisé pour estimer ainsi la surface de I'image bruitée. Cette surface
correspond a l'effet talon. L'opération qui réalise cette régression quadratique a été codée dans un plug-in

nommé Regression.

T ——

d 15667402 (12.5%) 000 M 11482715 (12.5%) 000
3328x4084 pixels; 16-hit (invering LUT); 26ME 13328x4084 pixels; 16-bit finverting LUT); 26ME

Image de Référence
du fantdme CDMAM

Image ne contenant que du bruit

(Image utilisée pour mesurer le
Spectre de Puissance de Bruit)

ROI’s positionnées au
méme endroit dans les
deux images.

Linear Regression O O &
207%207 pixels; 16-bit {inverting LT, 8

égression quadratique

Zoom sur la
Effet Talon

ROI

Figure 66: Processus de mesure de I’effet Talon a partir d’une régression quadratique appliquée sur des ROI’s placées
sur une image bruitée (image utilisée pour mesurer le Spectre de Puissance de Bruit). Chaque ROI est localisée a I’endroit

de la cellule correspondante du fantome CDMAM (voir image de référence du fantome CDMAM a gauche).

La régression quadratique donne la forme de la surface due a l'effet talon de I'anode en supprimant les
composantes de hautes fréquences (voir Figure 67). La représentation mathématique de I'effet talon est

modélisée par une équation a deux dimensions du type:

(32) PVy[n',m'] = cn'? + dn' + en'm' + fm' + gm'? + h
ou:
PVy[n',m’] : valeur des niveaux de gris du pixel.

[n',m']eN?: position de chaque pixel dans la ROI (qui a la taille d’une cellule du fantdme CDMAM) utilisée

pour mesurer 'effet talon.
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(c,d,e, f,g,h) € R?sont les coefficients qui modélisent I'effet talon de I'anode.

A titre d’exemple, dans la Figure 67, I'effet talon de I'anode est estimé a partir d’'une image bruitée. Puis, un
profil est obtenu pour montrer comment une régression quadratique donne une bonne approximation de
I’effet talon sans le bruit. Il faut remarquer que, dans la recommandation internationale IEC-62220-1-2, des

régressions quadratiques sont utilisées pour supprimer I'effet talon lors de la mesure du NPS.

Profil d'une image bruitée
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Figure 67: Profil d’'une image bruitée avec I’effet talon correspondant a ce profil mesuré a partir d’'une régression

quadratique.

Aprés avoir déterminé I'effet talon PVy[n',m'] de I'image bruitée, I'équivalent en hombre de photons de cet
effet talon doit étre calculé. Cela est nécessaire puisque cette nouvelle image qui contient I'effet talon servira
de base pour la création des images virtuelles. A cette image, sera ajouté le bruit quantique produit par la
génération des photons X et qui suit une distribution de Poisson. Pour avoir I'équivalence de I'effet talon en
nombre de photons dans I'image, on inverse le processus suivi par le modele mathématique, c’est-a-dire que
I’équivalent en nombre de photons est calculé a partir de la fluence de photons, qui est elle-méme obtenue a
partir du kerma dans I’air et qui provient de I'application de la fonction inverse de la fonction de conversion sur

la valeur de pixel. La chaine des opérations est la suivante:

PVy[n',m']—b

Kairyg[n',m'] = ”

, . Kairg[n',m']
Boln',m] = 50805207
No[n',m'] = @o[n’,m'] - (p*)
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avec :
PVy[n',m'] : effet talon en valeurs de pixel (niveaux de gris).
Kairy[n',m'] : effet talon en valeurs du kerma dans I'air.
@o[n', m'] : effet talon en valeurs de fluence de photons.
Ny[n',m'] : effet talon en valeur de nombre de photons.

a, b : composantes de la fonction de conversion.

E : énergie des photons.

p : taille des pixels.

SYNTHESE D’UNE IMAGE PHOTONIQUE INITIALE

Génération des images virtuelles au plan A

4 LinearRegression ® © @ jd LinearRegressionw.. © O O |4 Linear Regressionw.. O O O |
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Figure 68: Profil des images virtuelles (1 et 2) a partir d’'une image de base. Chaque image produite est différente.

L'image de I'effet talon en nombre de photons Ny[n',m'] qui correspond a une sous-région d’une image
entiere du fantdme Ny[n, m] est utilisée comme base pour la génération des images initiales Ny[n',m'].
Comme l'indique I'équation (14), les images photoniques virtuelles dans le plan A sont créées a partir de
I'insertion du bruit dans I'image de base. Ce bruit est ajouté en utilisant un algorithme de génération de
nombres aléatoires qui est inclus dans le logiciel ImageJ sous la forme d’'un module. Ce module, nommé

randomlJ [65], génere des nombres aléatoires en suivant différentes lois de probabilités, notamment les lois
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gaussienne et de Poisson. Le bruit quantique lié au processus de création des photons X est généré en utilisant

une loi de Poisson centrée sur les valeurs des pixels de I'image contenant I'effet talon Ny[n', m'].

La méthode d’insertion du bruit sur I'image de I'effet talon est modulatoire, c’est-a-dire que, pour chaque
pixel Ny[n',m'], un nombre aléatoire est assigné en utilisant la valeur en nombre de photons de I'effet
talon Ny[n',m'], comme la moyenne de la probabilité de Poisson. En procédant de la sorte, chaque pixel
N4[n',m'] utilise sa propre densité de probabilité de Poisson fixée sur la valeur du pixel de base Ny[n',m’]

(valeur de I'effet talon).

Comme chaque pixel N,[n’,m'] a une valeur aléatoire, un nombre infini d’images N, peuvent étre obtenues a
partir d’'une seule image de base N,. Dans la Figure 68, deux images virtuelles Ny, et N,, sont créées a partir
d’une seule image de base N, pour montrer la différence existant entre images créées a partir de la méme

image de base.

SYNTHESE D’UNE IMAGE Ng

Comme décrit dans I'équation (15), une image Ng[n',m'] est formée & partir de la multiplication de I'image
initiale Ny[n', m'] avec les coefficients d’atténuation des matériaux qui composent le fantéme CDMAM. Ces
coefficients d’atténuation peuvent étre representés sur la forme d’une image qui sera dorénavant nommée

« image d’atténuation » et qui est définie par:

Lyee[n',m'] = e~ (pmmaE)Tpymalnrmil+iay (E)T aulnrme])
Ng[n',m'] = Ny[n',m'] - Ioee[n',m]

L'image d’atténuation a des valeurs de pixels comprises entre 0 et 1 et elle est construite pixel par pixel en
prenant en compte la distribution des matériaux du fantéme CDMAM (voir Figure 69). Chaque cellule du
fantome CDMAM est entourée par un carré. Ce carré est créé dans I'image d’atténuation avec un coefficient
fixé a une valeur de 0.4. Cette valeur a été obtenue en mesurant I'absorption de ce carré dans des images
réelles. Un exemple d’'une image d’atténuation est donné dans la Figure 69. La finalité de ce carré est de
pouvoir identifier la pastille centrale de chaque cellule quand le logiciel CDCOM (logiciel dédié a I'évaluation

des images CDMAM, voir page 20, chapitre I) est utilisé pour mesurer la qualité diagnostique de I'image.

Afin d’éviter des problémes de structure, surtout quand les diameétres des pastilles en or s’approchent de la
taille des pixels, I'image d’atténuation est créée en utilisant une résolution 5 fois plus grande que la résolution
de I'image originale, c’est-a-dire, une taille de pixel fixée a p/5 selon les lignes et les colonnes. Puis, une fois
I'image créée, la résolution de I'image est ramenée a la résolution originale, c’est-a-dire, a une taille de pixel
fixée a p. Cette opération est réalisée en utilisant un ROI de 5x5 pixels qui se déplace dans toute I'image de
haute résolution. La ROI de 5x5 pixels dans I'image a haute résolution correspondra a la taille d’un seul pixel de
I'image avec la résolution originale. Donc, en estimant la moyenne de tous les pixels contenus dans la ROI, on

obtiendra la valeur d’un pixel pour I'image de résolution originale. Une fois I'assignation de la valeur de pixel

91| Page



Matériels et méthodes

pour I'image de résolution originale faite, la ROl se déplacera 5 pixels a droite dans I'image a haute résolution,
et la moyenne sera calculée de nouveau pour les nouveaux pixels contenus dans la ROl pour déterminer ainsi la
valeur de pixel adjacent dans I'image de résolution originale. Ce processus est répété jusqu’a ce que tous les

pixels de I'image a haute résolution soient moyennés.

Profil d'une image d'atténuation

208x208 pixels, 32-hit {inverting LUT); 1

Profil

Attenuation

0 50 100 150 200 250

Pixel

Figure 69: Profil et représentation 3D d’'une image d’atténuation.

Comme le montre la Figure 70, un probléme de délocalisation est produit tout au long des bords des pastilles
en or quand les matrices d’atténuation sont créées en utilisant la taille de pixel du détecteur. Pour minimiser ce
probléme, des matrices d’atténuation avec une résolution augmentée TPMMAHigh[i,j] et TAqu.gh[i,j] (taille du
pixel 5 fois plus petite que celle du détecteur numérique) sont utilisées au lieu de celles avec la résolution
originale Tpyyaln',m'] et Ty, [n',m'] . Une fois I'image Ngl[i, j] estimée en utilisant les matrices de grande
résolution, I'opération de dégradation de résolution (a travers un calcul de moyennes) décrit ci-dessus est
appliquée aux pixels Ng[i, j] pour retourner a la résolution originale du systéme Ngz[n',m']. Ce processus
revient a appliquer la fonction de transfert d’overture MTF,,, (fonction de transfert lié¢ au processus de

numérisation d’un détecteur numérique), comme expliqué page 76.

Finalement, pour faciliter la tache de création automatique des images d’atténuation, chaque cellule du
fantome CDMAM est numérotée. Pour chaque numéro de cellule, I'épaisseur et le diametre des pastilles en or
sont fixés. Donc, une fois le numéro de cellule identifié, le contenu de I'image d’atténuation est établi en
utilisant une résolution 5 fois plus grande, comme cela vient d’étre expliqué. Le processus de création d’une

image N est montré dans la Figure 71.
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Figure 70: Structure de la partie centrale d’une cellule du fantome CDMAM, apreés l'utilisation des matrices d’absorption

a haute résolution.
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Figure 71: Processus de synthétisation de I'image N a partir de I'atténuation d’'une image N 4.

FILTRAGE DE L'IMAGE Ny PAR LA FONCTION DE TRANSFERT DE MODULATION DU SYSTEME
(MTEje

L’étape suivante de la création d’une image virtuelle du fantdme CDMAM est le filtrage de I'image Ng par la
Fonction de Transfert de Modulation du systéme (MTF,;.). Comme décrit dans la description mathématique
du modele de la Figure 61, deux types de fonctions de transfert de modulation doivent étre prises en compte:
la fonction de transfert de modulation pré-échantillonnage (MTFy,.) et la fonction de transfert de modulation
d’overture MTFy,e, (liée a la numérisation). La fonction de transfert de modulation de pré-échantillonnage
(MTE,,.), qui prend en compte les effets de la diffusion de photons et de I'agrandissement, est obtenue lors de

la mesure de la fonction de transfert de modulation du systéme par le module Modulation Transfer Function
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créé dans ce travail. La fonction de transfert de modulation d’overture n’est pas utilisée en raison de
I'utilisation des images d’atténuation TPMMAHl.gh[i,j] et TAuHigh[i’j] qui présentent une résolution 5 fois plus
grande et qui sont ramenées a la résolution originale comme expliqué précédemment (ce changement de
résolution est interprété comme un processus d’échantillonnage). De cette fagon, une seule multiplication,
entre la transformée de Fourier de I'image N et la fonction de transfert de modulation pré-échantillonnage
mesurée, doit étre réalisée. Pour réaliser cette multiplication, la représentation bidimensionnelle de la fonction
de transfert de modulation (MTF;..2D) est nécessaire (voir Figure 72), au lieu de la représentation
unidimensionnelle (MTFEy,.), qui est la représentation habituelle de cette mesure. Cette représentation
bidimensionnelle est obtenue a partir du module Modulation Transfer Function. La taille de I'image contenant

la représentation bidimensionnelle de la MTE,, est fixée a la méme taille que I'image Np.

Le processus de création de la représentation bidimensionnelle de I'image de la fonction de transfert de
modulation, d’une taille égale a la ROI contenant une cellule du fantéme CDMAM (N’, M"), est montré ci-

dessous. Il faut noter que, normalement, la ROI (N’, M") s’agit d’un carré, de sorte que la taille de cette ROI

peut étre décrite par(N’, N") ; ainsi:

e Un vecteur 7 est défini en prenant le centre de la MTF,,.,2D comme origine des axes. Le module r de

ce vecteur et son argument 19 sont définis comme sur la Figure 72 et mathématiquement comme

suit:
r= 7T
Y = arc tan (jz)
ou:

. Nr . N1 . . - .
i=x——5j=y—5: Conversion des coordonnées qui fixent I'origine des axes au centre de

I'image.

X,y : position du pixel de 'image.

N’ : taille de la ROI contenant une cellule du fantdme CDMAM.

Pour 9 =0, 0<i<N'/2 etj =0, la valeur du pixel, quel que soit le module du vecteurr, est

définie par :
r=yit+jP=i
MTE,.2D (r40) = MTEF,,.2D (i) = MTE,,.(f)
avec:

f : fréquence en paires de lignes par millimétre.

r40 : vecteur de module r et d’angle nul.
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En prenant la fréquence de Nyquist comme la fréquence maximale au pixel (%, 0)

li] li]
MTE,..2D (i) = MTE}, <—, = MTE) o | ——
pre pre Zp(N /2) pre NP
Pour toutes les valeurs de r:

(33) MTF},,2D(r40) = MTF},, (1%)

ou:

p : écart en [mm] entre deux pixels (capteurs) voisins selon les lignes et les colonnes

La représentation 2D de la fonction de transfert de modulation sera considérée comme isotrope, de sorte que
I’équation (33) est valide pour tous les angles 1. Alors, a partir de I'équation (33), la représentation isotrope de
la fonction de transfert de modulation est décrite par I'équation (34).
= |
(38)  MTF;..2D(¥) = MTF),, (N—p)
Comme montré dans la Figure 72, la fonction de transfert de modulation 1D est discrete, ce qui implique que

les valeurs a utiliser pour la création de la représentation bidimensionnelle MTFp*reZD(F) de I'équation (34)

doivent étre estimées a partir d’'une interpolation linéaire des points adjacents au point MTFEy, (%)
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Figure 72: Création de la fonction de transfert de modulation bidimensionnelle a partir de la représentation

unidimensionnelle de celle-ci.

Apreés avoir réalisé la multiplication entre la fonction de transfert de modulation et le spectre de I'image Ng, la
transformée de Fourier inverse est appliquée pour retourner dans le domaine spatial, de fagon a obtenir I a

partir de I'’équation (23).
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INSERTION DE BRUIT QUANTIQUE ET DU BRUIT ELECTRONIQUE

Apreés avoir appliqué la Fonction de Transfert de Modulation, I'image résultante Iy doit étre convertie en
valeurs de kerma dans I'air Iy, avant de pouvoir utiliser la fonction de conversion pour obtenir I'image
virtuelle finale I, de I’équation (30). Pour cela, les opérations mathématiques décrites par les équations (24) et

(25) doivent étre appliquées.

Comme indiqué dans le bloc-diagramme de la Figure 61, I'application de la fonction de conversion inclut aussi
I'insertion du bruit. Ce bruit correspond a une partie du bruit quantique g, (bruit lié a la génération des

photons X) et au bruit électronique +/y (bruit généré par le détecteur numérique).

Pour déterminer la quantité de bruit quantique o, due a l'interaction des photons X avec la matiere, il faut
d’abord mesurer le bruit quantique oy, produit par le processus de création des photons X. Ce bruit est mesuré
a partir d‘une image virtuelle I déja créée. Mais avant de procéder a la mesure, I'image doit étre convertie
en valeurs de pixels. Dong, la fonction de conversion est appliquée sur I'image Iy, pour obtenir ainsi I (voir
Figure 61). Or, a partir de I'image ne contenant que du bruit qui est utilisée comme entrée pour le module
CDMAM Cell Creator (voir Figure 62), on obtient une approximation du bruit total g contenu dans une image
réelle, mais sans prendre en compte la nature des constituants du CDMAM. Cette image doit alors étre
multipliée par le facteur d’atténuation correspondant du fantéme. Puis, le bruit total est mesuré et le bruit
électronique (connu a partir de I'analyse RSD) est soustrait, de fagon a connaitre quel est le bruit quantique
total contenu dans I'image. Il faut noter que la soustraction est faite en utilisant les variances et non pas les

écart-types (voir I'équation (35)).
(35) aqz = GTZ 4

Une fois le bruit quantique g, mesurg, le bruit correspondant a I'interaction entre les photons X et le détecteur
est estimé a partir de la différence entre le bruit quantique o, et ;. comme indiqué dans I'équation (28). De

cette maniere, la quantité de bruit quantique g, produit par I'interaction de photons X avec le détecteur sera

déterminée par I’équation (29).

L'insertion du bruit quantique d{ a I'interaction des photons avec la matiére g, et du bruit électronique +/y est
faite en utilisant le module RandomJ. Le bruit quantique est inclus de maniére multiplicative, un nombre
aléatoire est créé a partir d’'une fonction gaussienne NV (a, a,) centrée sur le facteur de conversion « a » avec
un écart-type g,, puis ce nombre aléatoire est multiplié par la valeur d’un pixel de I'image I, - Ce procédé

est répété pour tous les pixels de I'image.

Le bruit électronique est inclus de maniere additive. Un nombre aléatoire est créé en utilisant une fonction
gaussienne NV (b,+/y). Ce nombre aléatoire généré est ajouté a la valeur d’un pixel de I'image résultant de
I'insertion du bruit quantique (voir Figure 61). Ce processus est répété pour tous les pixels de I'image. A la fin

de ce processus, I'image virtuelle I, du fantéme CDMAM est créée.
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Il faut remarquer que le bruit total o est obtenu a partir de la méme image bruitée utilisée pour mesurer
I'effet-talon de I'anode et non pas de I'analyse du RSD ou de la mesure du NPS. Cette décision a été prise car
les deux derniéres mesures prennent en compte seulement les pixels situés dans la partie centrale du
détecteur. Donc, la dégradation due a des anomalies comme des pixels défectueux ou la présence d’artéfacts
localisés situés ailleurs que dans la zone centrale ne serait pas prise en compte. Comme décrit par Marshall
[46], un test de variance doit étre réalisé pour chercher des anomalies produites par des pixels défectueux ou

par des artéfacts [66] lors de I'évaluation de la performance des détecteurs.

Génération des images virtuelles

i g ol x |
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Figure 73: Processus de synthétisation de I'image I, a partir de I'addition du bruit électronique a une image I ;. déja

modulée par la fonction de transfert de modulation du systéme.

GENERATION D’UNE IMAGE COMPLETE DU FANTOME CDMAM

Comme mentionné précédemment, la génération d’une image entiere du fantome CDMAM se fait cellule par
cellule. En d’autres termes, une fois qu’une image virtuelle correspondant a une cellule donnée (par exemple la
cellule 1 dans la Figure 74) est générée, celle-ci est copiée, a sa place, dans I'image entiére du fantéme de base
(appelée précédemment « image de référence » pour aider a la compréhension du texte, voir Figure 66). Puis la
ROI est déplacée a la position d’une nouvelle cellule (par exemple la cellule 2 dans la Figure 74), pour générer
ainsi une nouvelle image virtuelle, toujours en utilisant le procédé décrit précédemment pour la génération des
images I,. Ce procédé est répété 205 fois pour générer toutes les cellules du fantome CDMAM. Les processus
de génération d’une image virtuelle d’une cellule, de collage dans I'image de base et de repositionnement sur

une nouvelle cellule est contrélé par la Macro COMAM Image Construction.
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L'image de base contient I'échelle des diametres et des épaisseurs de chaque cellule ainsi que le logo du
constructeur du fantdbme CDMAM (Artinis). L'idée de I'utilisation de cette image de base est de pouvoir générer
une image virtuelle du fantome CDMAM qui ressemble en tout points a une image réelle. De cette fagon, les
images virtuelles pourront étre évaluées par des observateurs humains sans que ceux-ci sachent qu’il s’agit
d’images générées par ordinateur, ce qui contribue a ne pas influencer I’évaluation des images. Cela sera utile
lors de I'évaluation clinique du modeéle « Source a rayons X / Détecteur numérique » ou des observateurs
humains évalueront des images réelles et virtuelles respectivement obtenues et générées en utilisant les
mémes conditions d’exposition, pour analyser la différence existant entre la qualité de I'image obtenue a partir

de chaque groupe d’images.

Cellule 3
Cellule 2

Cellule 1

Figure 74: Génération d’une image compléte du fantome CDMAM a partir d’images virtuelles créées pour chaque

cellule.

GENERATION D’UNE IMAGE DE BASE

L'image de base est une image du fantéme CDMAM qui ne contient ni la grille ni les pastilles d’or. Cette image
est obtenue a partir de la multiplication de I'image bruitée utilisée pour la mesure du NPS (voir Figure 63-b)
par les coefficients d’atténuation d’'une image d’atténuation. L'image d’atténuation est une image qui contient
simplement 4 niveaux, ou chaque niveau correspond a l'atténuation de différents composants du fantéme

CDMAM (voir Figure 75):
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1) vide (sans atténuation).
2) atténuation de 5 mm de PMMA.
3) atténuation de 0.5 mm d’aluminium et de 3 mm de PMMA, soit =& 10 mm de PMMA.

4) atténuation utilisée pour le repérage des échelles et du logo du constructeur.

L’atténuation des niveaux 2 et 3 utilisent I’équation (17) pour calculer le coefficient d’atténuation du PMMA.
Pour le niveau 2, un équivalent a 5 mm de PMMA est utilisé, alors que pour le niveau 3, un équivalent de 10
mm en PMMA est utilisé pour une certaine énergie moyenne de rayonnement X. L’atténuation utilisée pour le
repérage des échelles et du logo est fixée a une valeur de 0.4, afin d’étre en concordance avec le coefficient

d’atténuation utilisé pour la génération de la grille qui entoure les cellules du fantome CDMAM (voir Figure 69).

!

1: sans atténuation |

2 : atténuation de PMMA

3 : atténuation de PMMA et Aluminium

4 : Atténuation pour repérage des
échelles et logo

Figure 75: Image d’atténuation utilisée pour la création de I'image de base.

Le module qui génére I'image d’atténuation utilisée pour la multiplication de celle-ci avec I'image bruitée, est
nommé CDMAM Image. Ce module demande a [l'utilisateur d’entrer I'énergie moyenne du spectre de
rayonnement X nécessaire pour calculer les coefficients d’absorption du PMMA. L'interface machine-utilisateur

de ce module est montrée dans la Figure 76.
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Une fois les coefficients d’atténuation connus pour chaque niveau et la multiplication de I'image d’atténuation
par 'image bruitée réalisée, la premiere cellule 1 de la Figure 74 est générée. Ce choix permet la mesure de la
différence de bruit entre l'intérieur et I’extérieur de la cellule. Pour cela, une ROl de 28x28 pixels est placée a
I'intérieur et a I'extérieur de la cellule (voir Figure 77). Dans chaque ROI sont calculées la moyenne et la

variance. A partir de la relation entre les moyennes, un facteur de correction F est calculé.

a

d CDMAM Base Image &)

Data obtained from de x-Ray Spectra

Energy [keV]: |E0EN

OK Cancel

Figure 76: Interface machine-utilisateur du module CDOMAM Image.

Ce facteur de correction sera ajouté comme un facteur multiplicatif aux coefficients d’atténuation de chaque

couche pour I'image de base. Pour chaque couche, on aura les coefficients d’atténuation suivants:

Mint
F=——
Mext

e Atténuation de couche 1: F
e  Atténuation de couche 2 ; e ~#PMMA(E)*5+F
e Atténuation de couche 3 : e #PMMA(E)*10+F

e Atténuation de couche 4: 0.48 « F
Oou:
Min: €t M,y : Moyennes des niveaux de gris a I'intérieur et a I'extérieur de la cellule, respectivement.
Upmma(E) : coefficient d’atténuation du PMMA.
E : énergie moyenne du spectre de rayons X.
F : facteur de correction.
Puis, a partir de la différence des variances, un écart type est estimé:

Oaiff = m avec Gzint > azext

02, et 02,,; : Variances a I'intérieur et  I'extérieur de la cellule, respectivement.

Si la différence des variances est positive, un bruit sera ajouté a I'image de base en utilisant le module randomJ.

Le bruit sera ajouté en utilisant une densité de probabilité Gaussienne de moyenne nulle et d’écart-type gy
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précédemment estimé. De cette fagon, on assure que I'image de base aura les mémes caractéristiques visuelles

que les images virtuelles développées pour le modeéle « Source a rayons X /Détecteur numérique ».
N(0,04iff) : Bruit ajouté a I'image de base.

d CDMAM Image (75%) 0606
33784084 pixels; 16-bit grverting LUT), 26ME

Cellule utilisée

pour ajuster le

bruit de I'image
de base

ROI a l'intérieur
de la cellule

2. SR P G U
Mine eto int % < L.
..... ROI a I'extérieur

de la cellule

2
Mexe €1 0% ext

Image de Base

Figure 77: Sélection des ROI pour mesurer la différence de bruit entre 'image de base et I'image générée par le modéle
« Source a rayons X /Détecteur numérique ». Cette différence servira a ajuster le niveau de bruit dans I'image de base, ce
qui permettra de donner a cette derniére la méme caractéristique visuelle que les images générées par le modele

« Source a rayons X /Détecteur numérique ».

ENREGISTREMENT DES IMAGES VIRTUELLES DU FANTOME CDMAM

Les images virtuelles du fantome CDMAM sont générées en format de 32 bits, et chaque valeur de pixel est
considérée comme une variable a virgule flottante (et pas comme une variable entiére) pour pouvoir réaliser
des opérations sur des nombres réels. Mais pour assurer la conformité avec le format DICOM, les images
virtuelles doivent étre transformées en un format de 16 bits (variable entiére). Pour cela, le module DICOM
format est utilisé. Ce module transforme les valeurs des pixels de I'image virtuelle du fantdéme en une nouvelle
image en format de 16 bits. Finalement, une fois les images en format 16 bits, elles sont enregistrées au format
d’échange DICOM grace au module Tudor DICOM du Centre de recherche public Henri Tudor.

[http://www.santec.lu/projects/optimage/dicomtools/tudor-dicom-ijmagej-plugin?set language=fr].

101 |Page



Matériels et méthodes

3.2.2. VALIDATION DE L’UTILISATION DES IMAGES VIRTUELLES

3.2.2.1. EVALUATION DE SIMILARITE ENTRE LES IMAGES REELLES ET LES
IMAGES VIRTUELLES CREEES

Pour valider les images virtuelles générées par le modeéle « Source d rayons X/Détecteur numérique », la
similarité entre les images virtuelles et les images réelles acquises avec un vrai fantéme CDMAM est quantifiée
en utilisant I'indice de similarité structurelle (SSIM, Structural SIMilarity [67]). L'indice SSIM est basé sur la
mesure de trois composantes (similarité en luminance, similarité en contraste et similarité en structure) qui
sont combinées pour donner un indice final de similarité. Il a été montré [67] que I'indice de similarité est plus
performant que I'erreur quadratique moyenne (MSE, Mean Squared Error) et le rapport signal sur bruit de pic

(PSNR, Peak Signal to Noise Ratio).

L'indice de similarité est basé sur la comparaison de mesures statistiques réalisées sur deux images. L'équation
(36) montre les expressions mathématiques de ces trois composantes. Trois parties peuvent étre identifiées
dans cette équation. La premiere partie fait référence a la similarité structurelle, la deuxieme partie a la
similarité en luminance, et la troisieme a la similarité en contraste. La similarité structurelle est mesurée par le
coefficient de corrélation linéaire entre deux images dont la gamme de valeurs possibles est [-1,1] sans la
valeur absolue. La similarité en luminance mesure la proximité entre les moyennes des deux images et donne
des valeurs comprises entre [0,1]. Cette valeur est égale a 1, si et seulement si, X = J. La similarité en contraste

mesure la proximité des variances. Comme la similarité en luminance, la dynamique de cette partie est [0,1].

Oxy 2xy 2040y

®2+@)?% o'x2+‘7y2

(36)  SSIM =

Ox0y

ou,

IL,: Image acquise du fantéme réel.

‘<N

: Image virtuelle de fantome.

X: moyenne des valeurs des niveaux de gris de I'image I,.
y: moyenne des valeurs des niveaux de gris de I'image L.
o, écart-type des valeurs des niveaux de gris de I'image .
agy: écart-type des valeurs des niveaux de gris de I'image I,,.

Oy, corrélation linéaire entre les images I, et [,.
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Figure 78: Exemple de deux images du fantome CDMAM qui sont comparées. Gauche: image réelle, Droite: image

virtuelle.

Les images comparées contiennent seulement la pastille centrale de chaque cellule du fantdme CDMAM. Ainsi,
pour des diametres entre 2 et 0.63 mm, la taille de la ROI carrée utilisée pour extraire I'image de la pastille

centrale est définie par:

; diameétre diamétre [mm]
ROIL,iqen [plxel] =15=% ( ) = | —— — = -

taille du pixel 0.07 [mm]

Pour le reste des diametres, la taille de la ROI centrale est fixée a 13 pixels. Une fois I'image de la pastille
centrale extraite d’'une image réelle, la méme ROI est utilisée pour extraire I'image de la pastille centrale d’une
image virtuelle pour finalement évaluer la similarité entre les deux images. Un exemple d’une image réelle et

d’une image virtuelle est donné dans la Figure 78.

PROCESSUS DE DETECTION DE PASTILLES DES IMAGES REELLES UTILISEES LORS DE
L’EVALUATION DE SIMILARITE.

La détection du centre de chaque pastille d’'une image réelle est cruciale lors de I'évaluation de la similarité
entre pastilles réelles et virtuelles. Un décalage d’un pixel entre les deux images peut faire chuter la similarité
en structure méme si deux images identiques sont évaluées. Pour cette raison, un processus de détection
précis du centre des pastilles a été mis en place. Il faut remarquer que le centre de la pastille centrale
correspond approximativement au centre de la cellule du fantome CDMAM. Pour cette raison, le centre de la
cellule est tout d’abord déterminé sur la globalité de I'image puis, une approximation plus précise est utilisée

pour trouver la position du centre de la pastille centrale. Le processus est le suivant:

1. Chaque cellule du fantdme est isolée pour étre analysée séparément du reste de I'image du fantome
CDMAM (voir Figure 79).

2. L'histogramme de cette image est égalisé (histogram equalization) et le fond est soustrait en utilisant
la méthode «rolling ball» (la description de cette méthode est décrite sur le site:

http://rsb.info.nih.gov/ij/docs/menus/process.html#tbackground). Il s’agit d’'une méthode qui calcule

le fond de I'image en déplagant une balle d’un diamétre spécifique sous la courbe de la représentation

3D de I'image. Une fois le fond obtenu, il est soustrait de I'image originale. Cette méthode est utilisée
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par défaut comme outil de soustraction de fond du logiciel ImageJ. Un exemple de I'image résultant

de ces opérations est montré dans la Figure 80, ainsi que sa représentation tridimensionnelle.

Figure 79: Cellule du fantome CDMAM a partir de laquelle le centre de la pastille va étre déterminé.

Figure 80: Gauche: Image de la cellule aprés avoir égalisé son histogramme et avoir soustrait le fond. Droite:

Représentation 3D de cette image.

3. Binarisation de I'image en utilisant la méthode d’Otsu [68]. La méthode d’Otsu traite I'histogramme de

I'image comme une fonction discréte de probabilité décrite par :
Nq
pr(rg) = - q=012,..,L-1
ou

n est le nombre total de pixels de I'image, n, est le nombre de pixels qui ont un niveau d’intensité ;, et L
est le nombre total des intensités de gris de I'image. Puis un seuil de niveau de gris k est déterminé, de
sorte que deux groupes de niveaux de gris son créés : le premier contient les niveaux [0,1, ...,k — 1] et le
deuxieme les niveaux[k,k + 1,...,L —1]. La méthode d’Otsu permet de choisir la valeur de k qui

maximise la variance a2 entre les deux classes, qui est définie par:
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02p = wo(Uo — ur)* + w; (U — ur)?
ou:

Wy = Zz;l;l) Pq (rq) ;o W1 = Zé;i Pq (rq) ;o Mo = Zz;}( qapq (Tq) Jwo 5 = Zs;llc qPq (rq) o

A%
4avd

tr = X6k apq ()

Figure 81: Haut: a) Image aprés la binarisation, b) Image aprés le contourage, c) Image aprés I’opération de dilatation
binaire et d) Image apres I'opération d’ouverture binaire. Bas : Représentation 3D de I'image aprés I'opération

d’ouverture binaire.

4. Création des contours avec une épaisseur de la taille d’un pixel (utilisation de I'outil OUTLINE en
ImageJ. A noter que, malheureusement, la méthode de contourage n’est pas expliquée sur la
documentation.

5. Application des opérations de dilatation et d’ouverture binaire. L’élément structurant utilisé pour les

deux opérations est:

1 11
1 11
1 11

et I'opération est réalisée en prenant en compte un pixel coincidant, voir Figure 82 . La représentation 3D

de I'image résultante est donnée dans la Figure 81 .
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6. Finalement une carte des distances est construite sur I'image binarisée. Sa représentation 3D est
montrée sur la Figure 83. Sur cette carte, le minimum global est recherché pour obtenir le centre de la

cellule ou se trouve la pastille.

Espace de I'image E

Elément
structurant A

4 éléments de
> I'image qui
coincident

1 élément de
X I'image qui
.] coincide

Image X

Figure 82: Controle de I'image contre I'élément structurant [69].

Figure 83: Gauche: Carte des distances obtenue a partir de I'image binarisée de la Figure 81. Droite : Représentation 3D

de la carte des distances.

7. Une fois le centre localisé via la méthode de la carte des distances, une ROI de taille plus grande que la
taille de la pastille est utilisée pour contourer celle-ci en effagant I'information extérieure a cette ROI
(voir Figure 84-a). Puis, un disque de méme diametre que la pastille, créé par ordinateur, est utilisé
pour réaliser une opération de corrélation (voir Figure 84-b). Le résultat de cette corrélation donne
une image comme celle de la Figure 84-c, ou le maximum indique le centre de la pastille. Si le centre

de la cellule, déterminé par la méthode de la carte des distances et le centre de la pastille trouvé lors

106 |Page



Génération des images virtuelles du fantéme COMAM
Chapitre 3

de I'opération de corrélation, n’ont pas une différence supérieure a 3 pixels, le centre de la corrélation
est considéré comme étant acceptable. Ces derniéres opérations sont implémentées dans le module

Disk Position.

@  (b)

Figure 84: a) Image originale de la cellule du fantéme CDMAM masqué pour supprimer I'information tout autour de la
pastille, b) disque créé par ordinateur avec le méme diameétre que la pastille pour réaliser une opération de corrélation,
et c) représentation 3D de I'opération de corrélation entre les images a et b qui permet de trouver la position précise de

la pastille.

SIMILARITE STRUCTURELLE DE DEUX IMAGES IDENTIQUES MAIS DECALEES L'UNE PAR
RAPPORT A L’AUTRE

La détection de pastilles n’est pas une tache facile a réaliser, surtout quand la taille des pastilles s’approche de
la taille du pixel et que le contraste est faible. Pour cette raison, on souhaite analyser I'effet du décalage d’une
image par rapport a une autre, identique par ailleurs, sur la mesure de la similarité en structure. Pour cela,
deux images contenant la méme pastille sont comparées (image originale et image clonée). Les deux images
sont identiques mais I'une est décalée d’un ou deux pixels par rapport a 'autre. Les images ont une taille de
13x13 pixels’, et contiennent une pastille centrale d’un diamétre de 0.2 mm et d’une épaisseur de 2.00 um. Le
diameétre a été sélectionné pour étre environ trois fois plus grand que la taille du pixel du détecteur, ce qui
permet un décalage d’un ou deux pixels pour I'image clonée. Les conditions d’exposition utilisées lors de
I'acquisition de I'image originale sont: Anode-filtration: W-Rh, tension du tube=27 kVp, charge=110 mAs et

épaisseur de PMMA placé sur le fantdme = 40 mm.
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3.2.2.2. CORRELATION LINEAIRE ENTRE LES COURBES DE CONTRASTE-DETAIL
OBTENUES A PARTIR DES IMAGES REELLES ET VIRTUELLES

Apres avoir vérifié la similarité entre les images virtuelles et les images réelles du fantéme CDMAM, I'étape
suivante est la validation de la détection des lésions dans les images virtuelles du CDMAM. Pour cela, des

courbes contraste-détail obtenues a partir des images virtuelles et réelles seront comparées.

Tableau 2: Exemple de tableau contenant les épaisseurs minimales des courbes de contraste-détail obtenues pour 10

images réelles.

Diamétre [mm]

Image 0.06 0.08 0.10 0.13 0.16 0.20 0.25 031 0.40 0.50 0.63 0.80 1.00 1.25 1.60 2.00
1 2.50 | 0.68 | 0.69 | 0.52 | 0.36 | 0.16 | 0.16 | 0.06 | 0.04 | 0.05 | 0.03 | 0.03 | 0.03 | 0.03 | 0.03 | 0.04

2 113 | 0.71 | 0.86 | 0.61 | 0.43 | 0.17 | 0.10 | 0.10 | 0.10 | 0.03 | 0.05 | 0.06 | 0.03 | 0.04 | 0.03 | 0.04

3 0.7t | 0.77 | 0.49 | 0.19 | ©32 | 0.26 | 0.23 | 0.11 | 0.08 | 0.05 | 0.04 | 0.04 | 0.03 | 0.03 | 0.03 | 0.04
4 0.64 | 2.50 | 0.35 | 0.74 | 0. Epaisseurs minimales [um] trouvées pour [0.03 | 0.05 | 0.04 | 0.04
5 0.7t | 1.09 | 0.78 | 0.37 | o. chaque diametre 0.03 | 0.03 | 0.03 | 0.05
6 1.04 | 0.68 | 0.73 | 0.44 | 0.20 | 0.18 | 0.23 | 0.18 | 0.08 | 0.06 | 0.04 | 0.04 | 0.05 | 0.04 | 0.03 | 0.04
7 1.02 | 1.21 | 0.50 | 0.36 | 0.30 | 0.22 | 0.11 | 0.12 | 0.18 | 0.06 | 0.03 | 0.04 | 0.03 | 0.03 | 0.03 | 0.05

) 124 | 0.58 | 0.52 | 0.30 | 0.31 | 0.25 | 0.11 | 0.10 | 0.09 | 0.09 | 0.03 | 0.03 | 0.05 | 0.05 | 0.04 | 0.04

9 250 | 1.21 | 0.35 | 0.52 | 0.25 | 0.17 | 0.14 | 0.15 | 0.15 | 0.09 | 0.03 | 0.03 | 0.05 | 0.05 | 0.03 | 0.05
10 250 | 2,50 | 0.61 | 0.22 | 0.25 | 0.17 | 0.13 | 0.15 | 0.06 | 0.04 | 0.04 | 0.05 | 0.03 | 0.03 | 0.04 | 0.04
Toen | 128|119 | 059 | 0.43 | 0.29 | 0.20 | 0.16 | 0.13 | 0.09 | 0.06 | 0.04 | 0.04 | 0.04 | 0.04 | 0.03 | 0.04
Ory | 072 | 073 | 017 | 017 | 0.08 | 0.04 | 0.05 | 0.04 | 0.05 | 0.02 | 0.01 | 0.01 | 0.01 | 0.01 | 0.00 | 0.01
cv | o057 | o061 | 030|040 | 028|021 |032]|031]|055]034|020]| 024|025 021|012 | 0.12

CVinoyenne = 0.31

Comme les courbes contraste-détail des images acquises en utilisant les mémes conditions d’exposition ne
donnent pas d’information sur la reproductibilité des résultats, la premiére étape est I'estimation de la
variation qui existe entre différentes courbes contraste-détail obtenues pour les mémes conditions
d’exposition. Cette variation est mesurée a partir du coefficient de variation CV [70]. Deux groupes d’images
seront utilisés pour cette étude. Le premier groupe contient des images réelles acquises en utilisant les mémes
conditions d’exposition, alors que le deuxieme groupe contient des images virtuelles générées en utilisant les
mémes conditions d’exposition que celles utilisées pour acquérir les images réelles. Le coefficient de variation
est calculé comme étant le rapport entre la moyenne des épaisseurs minimales détectées pour chaque
diamétre, et I'écart-type de ces épaisseurs minimales (voir Tableau 2). Puis la moyenne des coefficients de
variation de tous les diameétres est calculée (voir équation (37)). Comme la variation trouvée a partir des
courbes contraste-détail est principalement due au processus stochastique lié a la génération de photons X et a
I'interaction de ceux-ci avec la matiéere, un coefficient de variation similaire entre le groupe des images réelles

et le groupe des images virtuelles suggere que le processus stochastique a été correctement simulé.
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_ 116 ZTien

Ou T;¢, dénote I'épaisseur seuil pour la colonne-diamétre i.

La corrélation des courbes contraste-détail finales obtenues a partir de 10 images réelles et 10 images
virtuelles est calculée. Comme chaque courbe contraste-détail contient 16 points, le coefficient de corrélation
de Spearman [70-72] est utilisé pour estimer la corrélation linéaire. Ce méme processus est répété pour

différentes conditions d’exposition.

%3.2.2.3. COMPARAISON STATISTIQUE ENTRE LES FACTEURS DE QUALITE DE
: L'IMAGE (IQF) OBTENUES A PARTIR DES COURBES CONTRASTE-DETAIL DES
IMAGES REELLES ET VIRTUELLES

Une valeur nominale indiquant la qualité globale de détection des lésions peut étre obtenue a partir des
courbe contraste-détail en utilisant I'équation (38). Cette valeur est référencée par le terme « Facteur de
Qualité de I'lmage » (1QF, Image Quality Factor).

100

(38) IQF = ST 1, Dy

ou,
T; i, : épaisseur seuil dans la colonne-diamétre i.

D;: diamétre de la colonne-diamétre i.

Pour vérifier si les qualités de I'image obtenue pour un groupe d’images réelles et un groupe d’images
virtuelles peuvent étre considérées comme similaires, un test de comparaison statistique est réalisé. Dix
images réelles et dix images virtuelles sont acquises et simulées, respectivement, en utilisant les mémes
conditions d’exposition. Puis, pour chaque groupe, I'lQF est estimé. Comme seulement 10 éléments sont
contenus dans chaque groupe, des mesures non-paramétriques sont utilisées. Le test de comparaison des
moyennes utilisé est celui de Mann-Whitney [70-72]. Des tests d’écart-type sont aussi nécessaires, mais
malheureusement, il n’existe pas de tests non-paramétriques. Dongc, le test paramétrique de Fisher [70-72] a
été appliqué. Mais, avant de procéder a son application, les distributions normales doivent étre vérifiées pour

chaque groupe d’images. La normalité est vérifiée en utilisant le test de Kolmogorov-Smirnov [70-72].

Finalement, pour confirmer les résultats obtenus, les moyennes et les écarts-types ont également été
comparés, en utilisant le test de Student et le test de Levene [70-72], respectivement. Ces deux derniers tests
sont des tests paramétriques, donc leur application dépendra des résultats obtenus au test de normalité. Le
seuil de signification pour tous les tests est fixé a une valeur de 0.05. Une petite explication, a propos de ce

seuil de signification, est donnée dans la section 4.2.2.3, page 125 du chapitre IV.
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3.3.RESULTATS ET DISCUSSION

3.3.1. SIMULATION DES IMAGES DU FANTOME CDMAM

Les premiéres mesures présentées correspondent a la caractérisation du détecteur, a savoir la Fonction de
Conversion CF et |'analyse de I'écart-type relatif RSD qui sont décrits a la page 79. Les coefficients suivants ont

été obtenus (Tableau 3):

Tableau 3: Résultats de la mesure de la Fonction de Conversion et de I’analyse de I’écart-type relatif.

Fonction de Conversion Analyse de I'écart-type relative
CF RSD
a =2.725 b =77.92 B=0 a = 0.535 y =11.97

L’estimation du bruit électronique (coefficients b et y) correspond au bruit électronique mesuré en utilisant
une plaque en plomb d’une épaisseur de 3 mm. La mesure du bruit électronique donne un niveau de gris
moyen de 70.01 [niveau de gris], a comparer avec la valeur de b dans le Tableau 3 et une variance de 10.91

. . 2 . PPN 7 N a
[niveau de gris“], qui doit étre comparée a la valeur de y dans le méme tableau.

Un exemple d’'une image virtuelle du fantome CDMAM et d’une image réelle, obtenues en utilisant les mémes
conditions d’exposition, est donné dans la Figure 85 . On constate que ces deux images sont visuellement tres

proches.

(a) (b)

Figure 85: a) Quelques cellules d’une image réelle du fantome CDMAM acquise en utilisant les conditions d’exposition
suivantes: Anode-filtre (W-Rh), kilovoltage pic du tube= 27 kVp, charge=110 mAs et 40 mm de PMMA placés sur le
fantome CDMAM. b) Quelques cellules d’une image virtuelle du fantome CDMAM simulées en utilisant les mémes

conditions d’exposition que pour I’acquisition de I'image réelle.
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3.3.2. EVALUATION DE LA SIMILARITE ENTRE IMAGES REELLES ET VIRTUELLES

L'indice de similarité SSIM est mesuré entre des images réelles et virtuelles. La premiere mesure concerne la
mesure de la similarité structurelle. Les résultats pour des pastilles ayant une épaisseur de 2 um et des

diametres compris entre 0.08 et 0.50 mm sont donnés dans le Tableau 4.

Tableau 4: Similarité Structurelle trouvée en comparant des images réelles et virtuelles des cellules du CDMAM pour

des pastilles de méme épaisseur mais de diamétres différents.

Epaisseur [um] Diamétre [mm] Similarité STRUCTURELLE

0.50 0.87

0.40 0.85

0.31 0.94

0.25 0.95

2 0.20 0.90

016 0.70 Diameétre d.e la Rastllle
en or < 2 fois la taille du

0.13 0.65 pixel du détecteur.

0.10 0.68 ) )
Taille du pixel = 0.07mm

0.08 0.77

Q‘H‘l:‘& .;.j ‘l.tthp a) " S r "‘1% b) e . v Q" l\'an‘_ C)
2 ?‘!shim}_la"rrité Structdhelle = 100% ™, 'gmilg_d{é Structurele = 93.3% W™, ° 'miiﬁ?"’ﬁé Structurelle = 80.1%
%, l T L : "'*'.,_ b F k. P :

e 7 Py _ b & \

d) o X b f)

g,pi’f'é Struct*aiglle =67:6% Wi Stmilagite §truct1?c,glle = -57'.8%-- . milagite Structurelle =50.3%

Figure 86: a) Image originale d’une cellule du fantéme CDMAM avec des pastilles d’'un diamétre de 0.40 mm. Images
dégradées avec I'insertion de bruit additif gaussien fixe sur une valeur moyenne nulle et un écart-type égale a b) 5, c) 10,
d) 15, e) 20 et f) 25 [valeur du pixel]. Le bruit dans I'image originale présente une valeur moyenne de 405 [valeur du

pixel] et un écart-type valant 10 [valeur du pixel].
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Il faut remarquer que la comparaison entre des images réelles et virtuelles ne peut pas fournir 100% de
similarité. Cela est d{ au fait que les deux images proviennent de sources différentes. Les résultats du Tableau
4 montrent une diminution de la similarité structurelle quand la taille des pastilles en or s’approche de deux
fois la taille du pixel (0.14 mm). La similarité en structure diminue de 90% (similarité structurelle moyenne pour
les diametres compris entre 0.5 et 0.2 mm) a 70% (similarité structurelle moyenne pour les diametres
inférieurs a 0.16 mm). Afin de se faire une idée de ce que ces valeurs représentent, un exemple visuel pour
différentes valeurs du SSIM est montré dans la Figure 86, ou une image originale d’'une cellule du fantome
CDMAM, avec des pastilles d’'un diametre de 0.40 mm, est dégradée par l'insertion d’un bruit additif gaussien
fixé sur une valeur moyenne nulle et des valeurs d’écart-types valant respectivement 5, 10, 15, 20 et 25 [valeur
de pixel]. Le bruit contenu dans I'image originale présente une moyenne de fond de 405 [valeur de pixel] et un
écart-type de 10 [valeur de pixel]. Pour chaque image dégradée, la similarité structurelle est calculée entre
celle-ci et I'image originale. Les résultats sont donnés dans la Figure 87 ou les similarités structurelles ont été
calculées pour des images dégradées avec un écart type compris entre 5 et 60 [valeur de pixel] avec des
incréments de 5 [valeur de pixel]. En regardant les images de la Figure 86, on peut noter qu’une différence
significative est observée au niveau de la pastille centrale, a partir des images dégradées avec un écart-type de
10 et 15 [valeur de pixel], respectivement, ce qui donne une similarité structurelle de 80.1% et 67.6%,
respectivement. Il faut mentionner que la mesure de la similarité structurelle a été utilisée surtout comme test
de vérification des améliorations apportées au niveau du modele « Source a rayons X/Détecteur numérique »
pendant la réalisation de ce travail de thése, et que cette vérification ne remplace pas la validation de ce
modele, réalisé a partir de la comparaison de la qualité de I'image obtenue des images réelles et virtuelles, en

terme de courbes de contraste-détail.

Dégradation par insertion de Bruit
1
0.9
2 os
2
§ 0.7 \
& 06
S os \
2 o4 \\
€ 3
S 02
0.1
0
0 10 20 30 40 50 60 70
Ecart-type(o)
Insertion du bruit Gaussien additif, moyenne=0

Figure 87: Similarité en structure mesurée entre une image originale d’une cellule du fantome CDMAM (diameétre de
pastille égal a 0.40 mm) et des copies de cette image originale qui ont été dégradées par du bruit additif gaussien fixé sur

une moyenne nulle et avec différents écarts-types.
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La détermination de la position précise d’une pastille ayant une taille inférieure ou égale a celle de deux pixels,
et contenue dans un fond bruité, n’est pas une tache simple, surtout quand le niveau de contraste est faible.
Des problémes de décalage peuvent alors exister quand le test de similarité est appliqué. Pour cette raison, une
mesure de la sensibilité du test de la similarité structurelle au probléeme de décalage a été mise en place. Pour
cela, la similarité entre deux images identiques (décalées d’un ou deux pixels 'une par rapport a I'autre) est
analysée en terme de similarité structurelle, comme décrit dans la section 3.2.2.1. Les profils de ces images

sont montrés dans la Figure 88 .

400 400
@ 350 o 350
2 300 / 5 300 X
S
S 250 S 250 Original
o Original % rigina
S 200 S 200

. . 2 pixel Shift
150 : 1 pixel Shift 150 , i
1 6 . 11 1 6 11
Pixel Pixel

Figure 88: Profil d’'une image d’une cellule du fantome CDMAM (diamétre de pastille de 0.2 mm et épaisseur de 2.00
um). Les courbes indiquées comme “1 pixel shift” et “2 pixel shift” font référence a I'image originale du fantome CDMAM

mais décalée de 1 et 2 pixels, respectivement.

A partir du test de sensibilité au décalage, un seuil de 60% est établi pour le test de similarité. Ce seuil est
obtenu a partir des resultats du Tableau 5 et montre qu’une erreur de décalage d’un seul pixel est acceptable
guand deux images seront comparées. En utilisant ce seuil sur les résultats du Tableau 4, on remarque que la

similarité en structure pour tous les diametres est acceptable.

Tableau 5: SSIM mesuré entre une image contenant une pastille avec un diamétre de 0.2 mm et cette méme image mais
décalée d’un ou deux pixels. De ces résultats, un seuil d’acceptabilité est établi a 60%, ce qui permet une erreur de

décalage lors de la mesure de similarité d’un pixel.

1 pixel shift 2 pixel shift
Similarité STRUCTURELLE 0.56 0.20
Similarité en CONTRASTE 1.00 1.00
Similarité en LUMINANCE 1.00 1.00
SSIM 0.56 0.20

Une fois la similarité en structure mesurée, la similarité en contraste et luminance est aussi vérifiée. Pour
mesurer la similarité en contraste et luminance, des pastilles avec un méme diametre, fixé a 0.5 mm, mais avec

des épaisseurs différentes, sont utilisées. Les résultats de ces mesures sont donnés dans le Tableau 6.

La similarité moyenne en contraste est de 99% et la similarité moyenne en luminance est de 100%. Ces bons

résultats indiquent que le niveau de bruit (en termes de moyenne et variance) généré lors de la création des
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images virtuelles du fantome CDMAM correspond bien au niveau de bruit trouvé dans les images réelles du

fantome CDMAM.

Tableau 6: Similarité en Contraste et en Luminance mesurée entre des images réelles et virtuelles des pastilles d’'un

méme diamétre mais avec des épaisseurs différentes.

Epaisseur [um] Diamétre [mm] Similarité en Similarité en

CONTRASTE LUMINANCE
2 0.99 1.00
1.42 0.99 1.00
1 0.98 1.00
0.71 1.00 1.00
0.36 0.5 1.00 1.00
0.2 0.97 1.00
0.13 1.00 1.00
0.1 0.98 1.00
0.03 0.99 1.00

De facon générale, les résultats en termes de similarité structurelle, de contraste et luminance indiquent que
les images virtuelles présentent des caractéristiques visuelles similaires a celles des images réelles. Par
conséquent, I'estimation de la qualité de I'image via I'utilisation des images virtuelles est réalisable. Ce fait
sera validé par la comparaison entre les courbes de contraste-détail obtenues a partir des images réelles et des

images virtuelles.

3.3.3. CORRELATION LINEAIRE ENTRE LES COURBES DE CONTRASTE-DETAIL
OBTENUES A PARTIR DES IMAGES REELLES ET DES IMAGES VIRTUELLES

Les coefficients de variation de 10 courbes de contraste-détail obtenues a partir des images réelles (CV,.;) et
de 10 courbes de contraste-détail obtenues a partir des images virtuelles (CVyirtyer) SONt estimés pour
différentes conditions d’exposition. Les résultats présentés dans le Tableau 7 montrent que la variation des
courbes contraste-détail des images réelles et des images virtuelles est similaire pour les cinqg conditions

d’exposition différentes utilisées.

Tableau 7: Coefficients de variation calculés pour 10 courbes de contraste-détail obtenues a partir des images réelles et

10 courbes de contraste-détail obtenues a partir des images virtuelles, pour chaque condition d’exposition.

Conditions d’exposition CV rgel CV yirtuel
WRh 28kVp 280mAs 60mmPMMA 0.31 0.34
WRh 27kVp 110mAs 40mmPMMA 0.31 0.31

WRh 27kVp 110mAs 2mmAl 0.24 0.27
MoMo 28kVp 90mAs 2mmaAl 0.25 0.23
MoMo 28kVp 90mAs 20mmPMMA 0.22 0.15

Pour mesurer la corrélation linéaire existant entre les courbes de contraste-détail des images réelles et

virtuelles, les courbes de contraste-détail moyennes obtenues pour le groupe des 10 images réelles et pour le

114 |Page




Génération des images virtuelles du fantéme CDMAM
Chapitre 3

groupe des 10 images virtuelles sont déterminées. Pour chaque condition d’exposition, le coefficient de
corrélation linéaire du test de Spearman est calculé (Tableau 8). A partir de ce tableau, un indice de corrélation
linéaire moyen pour les 5 conditions d’exposition ayant une valeur de 98.5% est obtenu. Un exemple de
courbes de contraste-détail des images réelles et virtuelles obtenues pour deux conditions d’exposition

différentes est donné dans la Figure 89.

Tableau 8: Corrélation linéaire (R) obtenue en comparant les courbes moyennes de contraste-détail d’un groupe de 10

images réelles et d’'un groupe de 10 images virtuelles pour 5 conditions d’exposition différentes.

Conditions d’exposition R’ p-value

WRh 28kVp 280mAs 60mmPMMA 0.979 <0.0001
WRh 27kVp 110mAs 40mmPMMA 0.990 <0.0001
WRh27 kVp 110mAs 2mmaAl 0.974 <0.0001
MoMo028 kVp 90mAs 2mmaAl 0.986 <0.0001
MoMo 28kVp 90mAs 20mmPMMA 0.994 <0.0001

10

——g—— |mage Réelle: WRh 27kV 110mAs 40mmPMMA

— @ = Image Virtuelle: WRh 27kV 110mAs 40mmPMMA

Image Reelle: MoMo 28kV 90mAs 20mmPMMA

= X=Image Virtuelle: MoMo 28kV 90mAs 20mmPMMA

0.16 02 025 031 04 05 063 08 1 125 16 2

Diameétre[mm]

Epaisseur [um]
X

o
=

0.01

Figure 89: Courbes contraste-détail moyennes obtenues pour un groupe de 10 images réelles et un groupe de 10 images
virtuelles, pour deux conditions d’exposition différentes: a) WRh, 27kVp, 110mAs, 40mmPMMA and b) MoMo, 28kVp,
90mAs, 20mmPMMA. Les barres d’erreur sont indiquées seulement pour une condition d’exposition afin de faciliter

I'observation du graphique. Ces barres d’erreurs indiquent 2 fois I’écart-type par rapport a la moyenne.
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Les courbes contraste-détail ont été obtenues en analysant les images du fantome CDMAM avec le logiciel
CDCOM [33] qui utilise un Filtre Non Pré-Blanchisseur (NPWMF, Non Pre-Whitening Matched Filter) comme
observateur mathématique. L'utilisation de [I'observateur mathématique supprime la subjectivité de
I’évaluation des images du CDMAM et assure que la variabilité mesurée dépend seulement du procédé de
création des images et non pas de la variabilité due a un observateur humain. L’utilisation et les limitations de

cet observateur mathématique ont été discutées par Saunder [21].

‘3.3.4. TESTS DE COMPARAISON STATISTIQUE ENTRE LES FACTEURS DE QUALITE
| DE L'IMAGE (IQF) OBTENUS A PARTIR DES COURBES DE CONTRASTE-DETAIL
| DES IMAGES REELLES ET VIRTUELLES

Les IQF's obtenus a partir de I'évaluation des courbes contraste-détail de 10 images réelles du fantome
CDMAM et de 10 images virtuelles sont collectés et groupés (groupes d’IQF réels et d’IQF virtuels), pour
différentes conditions d’exposition. Des tests statistiques sont ensuite appliqués a ces groupes pour vérifier

une différence non significative entre les deux groupes en termes de moyenne et variance.

Tableau 9: Résultats des tests de comparaison appliqués aux groupes d’IQF (images réelles et virtuelles).

Comparaison d’Ecart-Type Comparaison de Moyenne
. . I Mann- Lo
Conditions Fisher Levene Différence Whitney Student Différence
d’Exposition p-value p-value significative p-value significative
p-value
WRh 28kVp
280mAs 0.427 0.377 non 0.199 0.269 non
60mmPMMA
WRh 27kVp
110mAs 0.348 0.374 non 0.721 0.896 non
40mmPMMA
WRh 27kVp
110mAs 0.898 0.899 non 0.076 0.085 non
2mmaAl
9'\3‘;'\:? zzri':;/zl 0.797 0.560 non 0.251 0318 non
MoMo 28kVp
90mAs 0.539 0.712 non 0.462 0.314 non
20mmPMMA

Comme les tests statistiques paramétriques requierent que les données présentent une distribution normale,
le test de Kolmogorov-Smirnov est appliqué a chaque groupe de données pour en vérifier la normalité. Apres
avoir appliqué ce test, les résultats mettent en évidence une distribution normale pour chaque groupe de
données. Par conséquent, des tests paramétriques peuvent donc étre appliqués aux données, méme si le
nombre d’éléments dans chaque groupe est petit (10 éléments), comme cela est expliqué dans la section
3.2.2.3. Une différence non significative en terme de variance est vérifiée par le test de Fisher et les résultats
sont vérifiés via un test de Levene. Une différence non significative en terme de moyenne est validée par le test
de Mann-Whitney et les résultats sont vérifiés a nouveau par un test de Student. Les résultats des tests de

comparaison sont présentés dans le Tableau 9. Dans ce tableau, si la p-value pour chaque test est plus grande
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que le niveau de signification (fixé a 0.05), on conclut a une différence non significative des valeurs comparées

(moyennes ou écart-types).

Les résultats montrent que I'lQF obtenu avec des images réelles et virtuelles présente une différence non
significative avec un niveau de confiance de 95%. Cela signifie que, statistiquement, les indices de qualité
obtenus pour les images réelles et virtuelles peuvent étre considérés comme étant d’'une méme population. Dit
d’une autre fagon, il n’existe pas d’évidence statistique pour dire que les images réelles et virtuelles

appartiennent a deux groupes différents.

Ces résultats valident I'utilisation du modéle « Source & rayons X/Détecteur numérique » que nous avons
développé dans ce travail de thése en tant qu’outil d’estimation de la qualité de I'image (détection de Iésions)
via les mesures de résolution spatiales (MTF*) et du bruit réalisées pour des conditions cliniques faisant

intervenir le rayonnement diffusé.

Les différences du modele « Source a rayons X/Détecteur numérique » proposé dans ce travail de thése et ceux
trouvés dans la littérature [52, 53] concernent surtout la fagon de simuler le bruit. Le modele de la littérature
[52, 53] utilise la mesure du NPS. Cette mesure suppose que les images mammographiques sont WSS (Wide
Sense Stationary), ce qui suggere que les propriétés statistiques du bruit restent constantes sur toute I'image.
Comme cette propriété de stationnarité n’est pas remplie par les images mammographiques réelles, notre
modele estime le bruit a partir de I'effet talon de I'anode mesuré a partir d’'une image réelle, des mesures des
propriétés statistiques de bruit présent dans chaque cellule du fantdme et du bruit électronique obtenu a partir
de I'analyse RSD. De cette fagon, les conséquences de I'effet talon et de la présence d’artéfacts sont prises en

compte lors de la simulation des images virtuelles.

3.4. CONCLUSION

Dans ce chapitre de thése, un modéle « Source a rayons X/Détecteur numérique » qui permet la simulation des
images du fantdme CDMAM de fagon réaliste pour des détecteurs plein champ a conversion directe (a-Se) a
été proposé. Les tests de similarité SSIM ont montré que la similarité visuelle entre les images virtuelles et
réelles du fantome CDMAM est haute en termes de contraste et luminance. Cela signifie que les propriétés
statistiques du bruit des images virtuelles générées (moyenne et variance) correspondent a celles obtenues
pour les images réelles. Concernant la similarité structurelle, la similarité entre la forme des pastilles réelles et
virtuelles est haute pour des diametres plus grands que deux fois la taille du pixel du détecteur et est
acceptable pour des diameétres inférieurs a cette taille. Le terme « acceptable » ne signifie pas nécessairement
que la forme des pastilles des images virtuelles n’est pas similaire a celle des images réelles, mais qu’il peut
exister un probleme de décalage lors de la comparaison des images. D’apres I'étude réalisée par Marshall [46],
la qualité de I'image est moins affectée par la dégradation de la résolution spatiale que par la dégradation due
au bruit. Donc, avoir une similarité haute en termes de luminance et de contraste, et une similarité structurelle

acceptable, garantit des résultats similaires en terme de détectabilité de lésions.
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Conclusion

La similarité en terme de détection des Iésions a été confirmée par la haute corrélation linéaire trouvée entre
les courbes contraste-détail obtenues a partir d’images réelles et virtuelles. De plus, le modele « Source a
rayons X/Détecteur numérique » simule de fagon précise les variations présentes entre différentes courbes de
contraste-détail obtenues en utilisant différentes conditions d’exposition. Ce dernier point a été confirmé par
les coefficients de variation trouvés dans la section 3.3.3. Finalement, les résultats les plus importants sont
ceux de la comparaison statistique entre les facteurs de qualité (IQF) obtenus pour les images réelles et
virtuelles. Les tests de comparaison statistique montrent qu’il n’existe pas de différence statistique entre la

qualité de I'image estimée a partir des images réelles et celle obtenue a partir des images virtuelles.

En conclusion générale de cette partie, il est possible d’affirmer que le modeéle « Source a rayons X/Détecteur
numérique » permet I'estimation de la détectabilité de Iésions avec une haute précision a partir de mesures
rapides et objectives comme celles de la résolution spatiale et du bruit acquises dans des conditions cliniques
incluant la présence du rayonnement diffusé par I'objet radiographié. De cette fagon, les nombreuses images
nécessaires pour utiliser un observateur mathématique peuvent étre créées par ordinateur pour étre évaluées
ensuite par le méme ordinateur. Cela contribue a réduire le temps d’utilisation du mammographe et surtout
libére les observateurs humains (radiologues, physiciens) d’'une lourde et fastidieuse charge de travail

actuellement nécessaire pour I'estimation de la détectabilité des lésions a partir d’images réelles.

\

La perspective d’utilisation du modeéle « Source a rayons X/Détecteur numérique » réside dans son
implémentation dans un futur protocole d’optimisation qui permettra de rechercher les meilleures conditions
d’exposition permettant d’obtenir la meilleure détectabilité des lésions en délivrant la dose la plus faible

possible.
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Validation Clinique
Chapitre 4

- VALIDATION CLINIQUE

4.1. INTRODUCTION

Les résultats obtenus dans le chapitre précédent montrent que le modeéle « Source a rayons X/Détecteur
numérique » proposé dans ce travail de these, est fiable pour I'estimation de la qualité de I'image a partir de
mesures rapides et objectives des parametres physiques des détecteurs. Cela a été vérifié en comparant les
courbes de contraste-détail obtenues a partir des images réelles et virtuelles du fantéme CDMAM. Ces courbes
de contraste-détail ont été obtenues en utilisant un observateur mathématique NPWMF. De cette fagon, la
subjectivité intra- et inter-observateurs a été supprimée permettant une comparaison objective entre les

résultats obtenus pour des images réelles et virtuelles.

Bien que I'observateur mathématique NPWMF présente une performance de détection de Iésions similaire a
celle des observateurs humains, une validation clinique est nécessaire pour vérifier que le modeéle « Source a
rayons X/Détecteur numérique » génére des images virtuelles similaires aux images réelles pour I'ceil humain.
Nous avons donc demandé a des observateurs humains (expérimentés dans I'analyse des images radiologiques
ou sans expérience) d’évaluer les images virtuelles. L'approche consiste a mélanger des images réelles et
virtuelles, puis a demander aux opérateurs d’établir les courbes de contraste-détail et enfin, de comparer les

courbes ainsi obtenues en fonction du type d’'image (réelle, virtuelle).

Ce chapitre décrit la procédure et les résultats obtenus lors de la validation clinique du modéle « Source a

rayons X/Détecteur numérique » proposé dans le chapitre lll. Ce chapitre est structuré en trois parties:

1. \Vérification des résultats trouvés dans le chapitre Il, par rapport a I'effet de la pénombre sur la mesure
de la MTF*. Dans ce chapitre, il avait été montré que la chute de la MTF* est davantage affectée par
la diffusion des photons et dans une moindre mesure, par le flou provoqué par les effets de la
pénombre. La reproductibilité des résultats en fonction de la position du fantome (en dessous et au-
dessus des plaques en PMMA) sera également vérifiée. Ce résultat est important parce que le modéle
« Source a rayons X/Détecteur numérique » prend en compte la position du fantdbme en dessous des
plagues de PMMA (voir Figure 47, chapitre lll), alors qu’en pratique le fantéme CDMAM est placé
entre les plagues de PMMA (voir Figure 9, chapitre 1).

2. Validation clinique du modele « Source a rayons X/Détecteur numérique » proposé dans le chapitre IlI
de ce travail de these. Cette validation clinique consiste a évaluer des images réelles et virtuelles du
fantome CDMAM par des observateurs humains, puis a appliquer des tests statistiques de
comparaison pour décider si les résultats obtenus a partir des images réelles et des images virtuelles
peuvent étre considérés comme provenant d’'un méme groupe d’images. Autrement dit, il est ainsi
vérifié si la qualité de I'image obtenue avec des images virtuelles est équivalente a celle obtenue pour

des images réelles acquises sur le mammographe, pour des conditions cliniques identiques.
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3. Vérification de la validité du modeéle « Source & rayons X/Détecteur numérique » développé pour un

détecteur numérique a conversion indirecte.

4.2. MATERIELS ET METHODES

‘4.2.1. EFFETS DE LA PENOMBRE SUR L’OBTENTION DES COURBES CONTRASTE-
| DETAIL

Selon I'étude de l'effet de la pénombre sur la mesure de la MTF* réalisée dans le chapitre Il, la qualité de
I'image obtenue en placant le fantome CDMAM au-dessus et en dessous des plaques en PMMA doit étre
similaire. Pour valider cette affirmation, les courbes contraste-détail seront obtenues en plagant I'objet-test
CDMAM au-dessus et en dessous d’un fantome de 40 mm de PMMA. Les mesures sont faites pour le

mammographe MAMMOMAT Novation de Siemens.
Les conditions d’exposition utilisées sont :

e  Couple Anode-Filtration: MoMo
e Tension aux bornes du tube a rayons X: 28 kVp
e Charge dans le tube: 32 mAs

e 40 mm de PMMA et fantome CDMAM

Avec ces conditions d’exposition, huit images du fantome CDMAM placé au-dessus des plaques en PMMA et
huit images avec le CDMAM placé en dessous sont acquises. Chaque groupe d’images est évalué en utilisant le
logiciel CDCOM (observateur mathématique NPWMF). Ensuite, les facteurs de qualité IQF's pour chaque

groupe de huit images sont calculés et comparés.

4.2.2. VALIDATION CLINIQUE DU MODELE « SOURCE A RAYONS X/DETECTEUR
NUMERIQUE »

La validation clinique du modéle « Source a rayons X/Détecteur numérique » a été réalisée a partir des courbes
contraste-détail déterminées avec des images réelles et virtuelles du fantome CDMAM v3.4. Les images réelles
ont été acquises en utilisant le mammographe de Siemens MAMMOMAT Novation (conversion directe). Les
images virtuelles ont été générées par ordinateur en utilisant les mesures de la MTF* et du bruit obtenus pour
des conditions d’exposition identiques a celles utilisées pour l'acquisition des images réelles sur le
mammographe. Les images réelles et les images virtuelles ont été analysées par des observateurs humains en
utilisant une console de visualisation a haute résolution (5 Mpixels) dans les mémes conditions d’interprétation

que celles utilisées pendant I’analyse clinique des clichés.

122 |Page



Validation Clinique

Chapitre 4

4.2.2.1. PREPARATION DES IMAGES ET DE LA CONSOLE D’INTERPRETATION

Quatre groupes d’images avec des conditions d’exposition différentes ont été utilisés pour créer les images
réelles et virtuelles (Tableau 10). Chaque groupe correspond a une des conditions d’exposition cliniques
utilisées dans le service de radiologie du Centre Alexis Vautrin. Pour chaque condition d’exposition, une
modification d’environ +25% de la charge nominale du tube (dose) est utilisée pour générer des conditions
d’exposition pour une dose plus faible et pour une dose plus élevée (Tableau 11). De cette fagon, un total de 24

images sera évalué par chaque observateur humain. Douze images réelles et douze images virtuelles ont été

analysées.
Tableau 10: Les différentes conditions d’expositions utilisées pour la validation clinique.
Conditions Anode-Filtre Tension du tube [kVp] Charge Plague de PMMA
[mAs] [mm]
1 WRh 25 50 20
2 WRh 27 110 40
3 WRh 28 280 60
4 MoMo 28 36 20

Tableau 11: Chaque groupe est composé de trois images: une image pour la charge nominale (dose de référence) et

deux images avec +25% de variation par rapport a la charge nominale sont créées pour chaque condition d’exposition.

Conditions Anode-Filtre Tension du tube [kVp] Charge Plague de PMMA
[mAs] [mm]

WRh 25 36 20

1 WRh 25 50 20
WRh 25 63 20

WRh 27 80 40

2 WRh 27 110 40
WRh 27 140 40

WRh 28 200 60

3 WRh 28 280 60
WRh 28 360 60

MoMo 28 28 20

4 MoMo 28 36 20
MoMo 28 45 20

Les 5 observateurs sont composés de 3 radiologues et 1 physicien médical expérimentés en mammographie,
ainsi qu’ 1 chercheur non expérimenté. Pendant I'analyse des images, les observateurs ne regoivent aucune
information sur I'origine des images, c’est-a-dire qu’ils ne savent pas si I'image qu’ils sont en train d’analyser
est réelle ou virtuelle, ceci dans le but d’éviter tout biais. Pour classer les résultats de I’analyse des images, les

observateurs sont identifiés comme indiqué dans le Tableau 12:

Tableau 12: Spécialité des observateurs retenus pour la validation clinique.

Numéro d’observateur Profession
1 Radiologue
2 Radiologue
3 Radiologue
4 Chercheur
5 Physicien médical

123 |Page



Matériels et méthodes

Les images réelles et virtuelles du fantome CDMAM sont analysées sur la console d’interprétation diagnostique
(écran a 5 millions de pixels) ou les clichés cliniques mammographiques sont habituellement analysés. La
luminance de la salle est contrélée et comprise entre 10 et 20 lux. Pour I'analyse des images du fantéme
CDMAM, un affichage 1:1 (1 pixel acquis = 1 pixel affiché) est fixé. Les valeurs de largeur de fenétre et de
niveau de fenétre (W/L, Window/Level) sont fixées pour chaque image avant sa lecture. La détermination de
ces valeurs (W/L) est réalisée en utilisant I'outil de réglage automatique du logiciel ImageJ. Ce réglage est

réalisé en fixant une région sur la partie correspondant aux cellules du fantéme CDMAM (voir Figure 90).

Window: 300

Alto Reset

Set Apply

Figure 90: Région d’intérét sélectionnée pour régler automatiquement les valeurs de Largeur de Fenétre et Niveau de

fenétre (W/L, Window/Level) pour chaque image brute du fantéme CDMAM.

Les images réelles du fantome CDMAM qui sont utilisées pour I'étude sont les images brutes, et non pas les
images traitées. Pour cette raison, les réglages W/L restent fixes et ne peuvent pas étre changés par les

observateurs.
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La procédure pour I'analyse des images du fantome CDMAM est réalisée comme décrit dans le manuel
d’utilisation du fantome CDMAM([15]. Chaque observateur doit indiquer s’il voit la pastille centrale de chaque
cellule, et puis, il doit indiquer dans lequel des quatre coins de la cellule se trouve la deuxieme pastille (voir
page 22 du chapitre I). Une fois les images analysées, des régles de correction (comme décrit en [15]), sont

appliquées aux résultats pour éliminer les bonnes réponses dues au hasard.

Pour chaque courbe contraste-détail obtenue, I'indice de qualité (IQF, Index Quality Factor) est déterminé
comme décrit dans la page 22 du chapitre I. Finalement, des tests statistiques de comparaison et de corrélation
sont appliqués pour comparer les résultats obtenus avec les images réelles a ceux obtenus avec les images

virtuelles.

4.2.2.2. TEST DE CORRELATION LINEAIRE

En premier lieu, le test de corrélation linéaire est appliqué aux courbes contraste-détail obtenues pour les
images réelles et les images virtuelles. Ce test permet de savoir si les courbes contraste-détail des images
virtuelles présentent les mémes caractéristiques que les courbes contraste-détail des images réelles. La
corrélation linéaire est vérifiée en utilisant le test de corrélation non paramétrique de Spearman décrit dans la
section 3.2.2.2 du chapitre lll. Un test non paramétrique est nécessaire du fait du petit nombre de points

contenus dans chaque courbe contraste-détail (16 points pour chaque courbe).

:4.2.2.3. TEST DE COMPARAISON STATISTIQUE

Une fois la corrélation entre les courbes contraste-détail étudiée, la deuxieme étape consiste a comparer les
IQF’'s obtenus pour les images réelles aux IQF’s obtenus pour les images virtuelles. Pour cela, un test de

comparaison non paramétrique de Mann-Whitney (décrit dans la section 3.2.2.3 du chapitre Ill) est utilisé.

Le test de comparaison des moyennes de Mann-Whitney permet de vérifier si deux groupes d’échantillons
(pour notre étude, chaque échantillon correspond a un IQF) proviennent de la méme population. De cette
fagon, si le résultat de ce test indique que les IQF’s des images virtuelles et réelles proviennent de la méme

population, on pourra en déduire que la distribution de probabilité de chaque groupe est similaire.

Lors de I'exécution du test de Mann-Whitney, un seuil de signification lié a la probabilité de commettre une
erreur de mesure, doit étre fixé. @ marque le risque d’annoncer a tort une conclusion positive, c’est-a-dire, de
conclure a une différence significative entre deux populations qui n’existe pas. Par convention, on choisit
souvent @ = 5%. Les résultats du test de Mann-Whitney peuvent étre interprétés par la p-value résultante qui
est la probabilité d'obtenir au hasard un résultat au moins aussi extréme que la valeur réellement observée,
sous I’hypothese qu'il n'y pas de différence entre les deux populations. Si cette p-value est supérieure au seuil
de signification fixé (¢ = 0.05), la conclusion du test sera que les deux groupes proviennent de la méme
population, et inversement, pour une p-value inférieure ou égale au seuil de signification permettra de

conclure que les deux groupes ne proviennent pas d’une méme population.
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‘4.2.3. VERIFICATION DE L’UTILISATION DU MODELE « SOURCE A RAYONS
| X/DETECTEUR NUMERIQUE » POUR UN DETECTEUR NUMERIQUE A
| CONVERSION INDIRECTE

La vérification de l'utilisation du modeéle « Source a rayons X/Détecteur numérique » pour un détecteur a
conversion indirecte a été réalisée en utilisant un mammographe Senographe DS de General Electric avec un

détecteur a conversion indirecte (scintillateur au lodure de Césium). La taille de pixel est de 100 pm.

Quelques tests ont été réalisés pour vérifier la validité de notre modeéle pour des détecteurs a conversion

indirecte. Ces tests comprennent la réalisation de clichés en utilisant les conditions d’exposition suivantes:

e MoMo, 28 kVp, 90 mAs avec 2 mm de Al a la sortie de tube a rayons X
e MoMo, 28 kVp, 90 mAs avec 20 mm de PMMA

e RhRh, 29 kVp, 71 mAs avec 2mmAl a la sortie de tube a rayons X

e RhRh, 29 kVp, 71 mAs avec 20 mmPMMA

Les courbes contraste-détail et I'lQF ont été obtenus pour chaque condition en utilisant le logiciel CDCOM.

4.3. RESULTATS ET DISCUSSION

‘4.3.1. EFFETS DE LA PENOMBRE SUR L’OBTENTION DES COURBES DE
| CONTRASTE-DETAIL

L’évaluation des huit images du fantome CDMAM placé au-dessus des plaques en PMMA et des huit images
avec le fantéme placé en-dessous des plagues en PMMA donnent les courbes contraste-détail de la Figure 91.

Les IQF’s obtenus pour chaque positionnement sont présentés dans le Tableau 13.

Les courbes de la Figure 91 confirment que la position du fantéme CDMAM par rapport aux plagues de PMMA
n’affecte pas la mesure de la qualité comme cela était observé au chapitre Il. Il faut remarquer que la limite de
cette condition est donnée par I'agrandissement. Dans le cas de notre détecteur ou la taille de pixel est de 70
um, l'effet de la pénombre géométrique n’aura pas d’effet sur la mesure de la qualité pour des

agrandissements inferieurs a 1.2 (pour une taille de foyer réelle de 0.45 mm, voir Figure 46, chapitre Il).

Tableau 13: IQF’s obtenus pour chaque positionnement.

1QF Positionnement
78.5 CDMAM placé au-dessus de 40 mm de PMMA
78.0 CDMAM placé en dessous de 40 mm de PMMA
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Figure 91: Courbes contraste-détail moyennes obtenues a partir de huit images du fantome CDMAM placé au-dessus

des 40 mm de PMMA et de huit images du fantome CDMAM placé en dessous des 40 mm de PMMA.

4.3.2. VALIDATION CLINIQUE DU MODELE « SOURCE A RAYONS X/DETECTEUR
NUMERIQUE »

4.3.2.1. EVALUATION DES IMAGES

L’évaluation de la qualité des images réelles et virtuelles par des observateurs humains donne les courbes
contraste-détail pour chaque condition d’exposition. A partir de ces courbes, les IQF’'s obtenus sont présentés

dans le Tableau 14.

Dans ce tableau, il est possible d’observer que les IQF’s de I'observateur 1 présentent des valeurs plus faibles
que celles des autres observateurs. Cela est d{ au fait que I'observateur 1 n’a pas utilisé un zoom 100% mais un
zoom 57.3% (zoom établi par défaut lors de I'ouverture d’'une image). Cette variation n’est pas un probléme
pour I'analyse des données, parce que les analyses sont réalisées en comparant les IQF’'s des images réelles
versus ceux des images virtuelles, pour chaque observateur. Autrement dit, I'analyse des données ne

comprend pas la comparaison des résultats inter-observateurs.
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Tableau 14: Résultats obtenus (IQF) pour I’évaluation de la qualité des images du fantome CDMAM par des

observateurs humains.

4.3.2.2.

Pour donner une idée de 'apparence des courbes contraste-détail obtenues pour les images réelles et les
images virtuelles, les courbes contraste-détail obtenues pour les conditions d’exposition nominales 1 a 4 sont
présentées dans la Figure 92, ou il peut étre observé que les courbes contraste-détail des images virtuelles
concordent avec celles obtenues pour les images réelles. Les courbes représentées sont celles obtenues pour

I'observateur numéro 3.

Les valeurs des coefficients de corrélation linéaire de Spearman ont été calculées entre les courbes contraste-

TEST DE CORRELATION LINEAIRE

Observateur 1 Observateur 2 Observateur 3
(Radiologue) (Radiologue) (Radiologue)
Conditions d’exposition
Images Images Images Images Images Images
Réelles Virtuelles Réelles Virtuelles Réelles Virtuelles
40 40 50 55 55 55
44 47 63 65 63 61
48 46 65 68 72 69
34 37 49 64 52 46
38 40 51 49 56 53
45 40 45 54 62 58
31 29 44 38 43 38
38 33 48 46 48 44
38 40 55 53 59 50
57 55 78 117 79 115
53 61 80 98 88 97
49 56 71 101 77 100
Observateur 4 Observateur 5
(Chercher HDR) (Physicien)
Conditions d’exposition
Images Images Images Images
Réelles Virtuelles Réelles Virtuelles
50 63 43 48
59 66 46 58
62 59 52 62
57 55 39 41
a7 58 42 47
64 48 49 49
64 55 36 34
57 46 40 41
54 40 47 49
71 115 74 99
61 97 67 79
48 89 59 83

détail des images réelles et celles des images virtuelles. Les résultats sont rapportés dans le Tableau 15.
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Figure 92: Courbes contraste-détail obtenues pour les conditions nominales 1 a 4 pour I'observateur numéro 3.

A partir du Tableau 15, une corrélation moyenne de 0.99 est obtenue, ce qui vérifie la bonne corrélation
existant entre les courbes contraste-détail calculées pour les images réelles et les images virtuelles. Chaque
valeur de corrélation du Tableau 15 est obtenue avec une p-value <0.0001, ce qui indique que la corrélation est

significative avec un haut niveau de confiance.

Tableau 15: Résultats de la corrélation linéaire existant entre les courbes contraste-détail obtenues pour les images

réelles et les images virtuelles.

Observateurs
Condition d’exposition
N°1 N°2 N°3 N°4 N°5
0.99 0.99 0.98 1.00 1.00
1 0.98 0.99 0.99 0.99 0.99
0.99 0.99 0.99 0.97 0.98
0.99 1.00 0.99 0.97 1.00
2 0.98 0.99 0.99 0.99 0.99
0.98 0.99 0.98 0.98 0.99
1.00 0.99 0.98 0.98 0.98
3 0.99 0.99 0.99 0.99 1.00
0.98 0.99 0.98 0.98 0.99
0.99 0.99 0.99 0.98 0.99
4 0.99 0.98 0.98 0.99 0.99
1.00 0.99 0.99 0.99 0.98

4.3.2.3. TEST DE COMPARAISON STATISTIQUE

Comme les courbes contraste-détail des images réelles et virtuelles ont montré une bonne corrélation, I'étape
suivante est de vérifier s’il existe une différence significative entre les IQF’s de chaque groupe d’images (réelles

et virtuelles). Pour cela, le test de comparaison des moyennes de Mann-Whitney a été utilisé. A partir du
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Tableau 14, les moyennes et les écart-types sont calculés pour chaque groupe de conditions d’exposition et

pour chaque observateur. Ces résultats sont présentés dans le Tableau 16.

Les valeurs du Tableau 16 montrent que les moyennes des images réelles et virtuelles semblent comparables
pour les groupes de conditions d’exposition 1 a 3. En revanche, pour le groupe 4, il existe une différence
importante entre la valeur moyenne des images réelles et celle des images virtuelles pour les observateurs 2 a

5. Pour vérifier si cette différence est significative ou non, le test de comparaison des moyennes est utilisé.

Tableau 16: IQF moyen et écart-types obtenus pour chaque groupe de conditions d’exposition et pour chaque

observateur.
Observateur 1 Observateur 2 Observateur 3
(Radiologue) (Radiologue) (Radiologue)
Conditions Images Images Images Images Images Images
d’exposition Réelles Virtuelles Réelles Virtuelles Réelles Virtuelles
Moyenne* 44.1 44.2 59.3 62.6 63.3 61.7
! Ecart-type* 4.2 3.8 8.2 7.1 8.4 7.3
Moyenne* 39.3 39.1 48.5 55.8 56.4 52.4
2 Ecart-type* 5.5 2.0 3.4 7.4 4.9 5.9
Moyenne* 35.5 339 48.8 45.7 50.1 43.9
3 Ecart-type* 4.2 5.3 5.4 7.1 7.9 6.2
Moyenne* 53.0 57.4 76.4 105.5 81.2 103.8
4 Ecart-type* 4.3 2.8 4.7 10.2 6.1 9.9
Observateur 4 Observateur 5
(Chercheur HDR) (Physicien)
Conditions Images Images Images Images
d’exposition Réelles Virtuelles Réelles Virtuelles
Moyenne* 57.1 62.8 46.8 55.9
! Ecart-type* 6.2 3.4 4.7 7.2
Moyenne* 55.9 53.8 43.2 45.6
2 Ecart-type* 8.4 5.2 5.2 3.8
Moyenne* 58.3 47.1 40.6 41.2
: Ecart-type* 5.4 7.3 5.6 7.6
Moyenne* 60.1 100.2 66.3 86.9
4 Ecart-type* 11.6 13.1 7.5 11.1

* observances n=3

Dans le Tableau 17, il est possible d’observer que, si les images virtuelles et réelles donnent des résultats
comparables en termes d’IQF pour les conditions d’exposition 1 a 3, pour les conditions d’exposition du groupe

4, il existe bien une différence statistiquement significative entre les IQF’s.

Pour étudier le probleme de différence significative présenté par la condition 4, trois tests ont été mis en place:
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1. Test de similarité visuelle en contraste et en luminance (SSIM, voir section 3.2.2.1, chapitre Ill) entre
une image réelle et une image virtuelle obtenues pour des conditions d’exposition 4.

2. Etude de I'effet talon de I'anode sur les images.

3. Obtention des courbes contraste-détail a partir de I'observateur mathématique NPWMF (logiciel

CDCOM).

Tableau 17: Résultats des tests de comparaison appliqués aux groupes d’IQF’s (images réelles et virtuelles) du Tableau

14.
Observateur
Condition
d’exposition 1 2 3
p-value* Différence p-value* Différence p-value* Différence
Significative Significative Significative
1 0.827 non 0.275 non 0.513 non
2 0.827 non 0.275 non 0.513 non
3 0.827 non 0.513 non 0.513 non
4 0.275 non 0.050 oui 0.050 oui
Observateur
Condition
d’exposition 4 5
value* Différence value* Différence
P Significative P Significative
1 0.127 non 0.127 non
2 0.827 non 0.827 non
3 0.127 non 0.827 non
4 0.050 oui 0.050 oui

*observances n=3

SIMILARITE ENTRE IMAGES REELLE ET VIRTUELLE POUR LA CONDITION D’EXPOSITION 4

La similarité visuelle en contraste et en luminance (SSIM) est étudiée entre I'image réelle et I'image virtuelle
obtenues en utilisant les conditions d’exposition suivantes: Anode-filtration: MoMo, Tension aux bornes du
tube: 28 kVp, charge: 28mAs et 20 mm en PMMA. Ce test est réalisé pour des pastilles d’un diamétre constant

de 0.5 mm et d’une épaisseur variable. Les résultats de ces mesures sont présentés dans le Tableau 18.

Le Tableau 18 montre que la luminance et le contraste entre I'image réelle et I'image virtuelle présentent une
valeur de similarité moyenne de 99%. Cela permet d’en déduire que la cause possible de la différence observée
de I'lQF entre les images réelles et les images virtuelles pour les conditions d’exposition 4 provient des valeurs
de Largeur de fenétre et Niveau de fenétre (W/L) utilisées lors de I’évaluation des images sur la console
d’interprétation. Cela peut étre visualisé quand la partie droite de I'image du fantéme CDMAM est plus claire
que la partie gauche pour les images générées avec les conditions d’exposition 4 (voir Figure 93). Cet effet est
visible quand les images sont visualisées sur la console d’interprétation. L'influence de I'effet talon de I'anode

sera jugée en comparant I'image réelle et I'image virtuelle.
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Tableau 18: Test de similarité en luminance et contraste entre I'image réelle et I'image virtuelle obtenues pour les
conditions d’exposition: MoMo, 28 kVp, 28 mAs, 20 mm PMMA, qui est la condition pour laquelle la différence d’IQF

entre I'image réelle et I'image virtuelle est la plus importante.

Epaisseur [um] Diamétre [mm] SimiI?rité en Similarité en
Luminance Contraste

2 0.998 0.996
1.42 0.999 0.999

1 0.999 0.998
0.71 0.999 0.995
0.36 0.5 0.999 0.993
0.2 0.999 0.985
0.13 0.999 0.990
0.1 0.999 0.996

ETUDE DE L’EFFET TALON DE L’ANODE

Les images créées en utilisant les conditions d’exposition 4 présentent un effet talon plus marqué que les
images générées pour un couple anode-filtration WRh (conditions d’exposition 1, 2 et 3), comme cela peut étre

visualisé sur la Figure 93.

Figure 93: Gauche: Exemple d’une image du CDMAM obtenue en utilisant un couple anode-filtration: MoMo (condition
d’exposition 4). Droite : Exemple d’'une image du CDMAM obtenue en utilisant une couple anode-filtre: WRh (conditions

d’exposition 1,2 et 3).

Pour étudier I'effet produit pour le couple anode-filtration MoMo et pour le couple anode-filtration WRh,
I'effet talon a été obtenu puis normalisé pour chaque image. La Figure 94 montre |'effet talon pour chaque
couple anode-filtration. Il est visible que pour I'image créée en utilisant un couple anode-filtration en MoMo,
I'effet talon est plus marqué que pour I'image créée en utilisant un couple anode-filtration en WRh. Pour cette

raison, la détection des lésions dépendra des valeurs de la Largeur de fenétre (Width) et du Niveau de fenétre
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(Level) (W/L) utilisés lors de I’évaluation de I'image. Comme I|’observateur n’a eu aucun contréle sur ces
parametres, le test ne dépend que des conditions fixées. Donc, pour réaliser une évaluation plus objective des
images réelles et virtuelles créées avec la condition 4, le logiciel CDCOM sera utilisé pour éliminer I'influence

des valeurs W/L sur I’évaluation des images.
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Figure 94: Effet Talon de ’'anode normalisé pour des images créées en utilisant un couple anode-filtration en MoMo et

un couple anode-filtration en WRh.

EVALUATION DES IMAGES REELLES ET VIRTUELLES POUR LA CONDITION D’EXPOSITION 4 EN
UTILISANT LE LOGICIEL CDCOM

Le logiciel CDCOM (observateur mathématique NPWMF) a été utilisé pour évaluer les images réelles et
virtuelles créées en utilisant les conditions d’exposition du groupe 4. Méme si la nécessité d’avoir un minimum
de 8 images pour évaluer une condition d’exposition (comme conseillé dans le manuel d’utilisation du logiciel
CDCOM) n’est pas remplie, I'objectif de ce test est d’avoir avant tout une évaluation des images sans l'influence
des valeurs de la Largeur de fenétre et du Niveau de fenétre (W/L). Les IQF’s obtenus pour les images réelles et

virtuelles a partir de I’évaluation de I'observateur mathématique sont donnés dans le Tableau 19.

Tableau 19: Valeurs d’IQF’s obtenus a partir de I’évaluation des images réelles et virtuelles en utilisant un observateur

mathématique NPWMF.

Condition Images Réelles Images Virtuelles
148 150
4 117 147
140 154

Les valeurs obtenues d’IQF en utilisant I'observateur mathématique sont supérieures a celles obtenues par
I’évaluation des observateurs humains. Mais comme I'objectif de ce test est simplement de préciser la

différence constatée entre images réelles et virtuelles, on ne cherchera pas a connaitre la raison de cette
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différence d’IQF’'s entre I'observateur mathématique et les observateur humains. En revanche, un test de
comparaison des moyennes de Mann-Whitney, sera appliqué aux IQF’s obtenus pour les images réelles et
virtuelles avec un seuil de signification @ = 0.05, pour établir si la différence entre les moyennes est

significative ou non.

Le test de Mann-Whitney montre que les moyennes des IQF’s obtenues pour les images réelles et les images
virtuelles, respectivement, pour les conditions d’exposition du groupe 4, ne présentent pas une différence
significative, c’est-a-dire, que les deux groupes d’images peuvent étre considérés comme provenant de la
méme population. Cela montre que I'évaluation par des observateurs humains pour les conditions d’exposition
du groupe 4 a été affectée par l'influence de I'effet talon de I'anode et par les valeurs de la Largeur de fenétre

et le Niveau de fenétre (W/L) fixées lors de I’évaluation des images sur la console d’interprétation.

Tableau 20: Résultats du Test de Mann-Whitney pour I’évaluation des images réelles et virtuelles en utilisant un

observateur mathématique.

n=3 Images Réelles Images Virtuelles
Moyenne 134.7 150.2
Ecart-type 16 3.7
p-value 0.127 (différence non significative)

‘4.3.3. VERIFICATION DE L’UTILISATION DU MODELE « SOURCE A RAYONS
| X/DETECTEUR NUMERIQUE » AVEC DES DETECTEURS NUMERIQUES A
| CONVERSION INDIRECTE

La Figure 95 montre les courbes contraste-détail obtenues pour les images réelles et virtuelles créées a partir
du couple anode-filtration MoMo. Deux conditions différentes ont été utilisées pour obtenir les images réelles
et virtuelles. La premiere condition correspond a l'acquisition des images sans prendre en compte la diffusion
des photons. Pour cela, une plaque de 2 mm en aluminium (Al) a été mise a la sortie du tube a rayons X
permettant de simuler I'atténuation sans diffusé atteignant le détecteur. La deuxieme condition correspond
aux images acquises en utilisant 20 mm de PMMA pour introduire I'effet de diffusion des photons due a

I’épaisseur du sein.

En regardant la Figure 95, on peut noter que pour le détecteur a conversion indirecte, les courbes contraste-
détail obtenues pour la configuration qui prend en compte la diffusion de photons (utilisation de 20 mm de
PMMA) présentent une meilleure qualité de détection de lésions que les courbes de la configuration qui ne
prend pas en compte la diffusion de photons (utilisation de 2 mm en Al a la sortie du tube a rayons X). Cela est
intéressant parce que la MTF* présentée pour la configuration avec 20 mm en PMMA (présence de photons
diffusés) décroit dramatiquement par rapport a la MTF obtenue dans la configuration avec 2 mm en Al (sans
diffusion de photons, voir Figure 96). Cette chute de MTF* fait décroitre également la DQE*. Ce

comportement est rapporté par Saunders et Gagne [21, 24] comme des cas spéciaux. Cette amélioration de
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détectabilité pour la configuration avec une MTF* plus faible peut étre observée a la fois sur les images réelles

et virtuelles.
10
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Figure 95: Courbes contraste-détail des images réelles et virtuelles obtenues pour un couple anode-filtration MoMo.
Deux configurations sont évaluées, I’'une qui prend en compte la diffusion de photons (utilisation d’une plaque de 20 mm
en PMMA) et I'autre qui ne prend pas en compte la diffusion (utilisation d’une plaque de 2 mm Al a la sortie du tube a

rayons X).

La comparaison entre les courbes des images réelles et virtuelles de la Figure 95 met en évidence un probléme
pour les diametres inferieurs a 0.16 mm. Les courbes contraste-détail pour les images virtuelles chutent
brutalement vers les grandes épaisseurs. Le méme comportement est présenté par les courbes contraste-détail

obtenues pour le couple anode-filtration RhRh.
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Figure 96: Fonctions de Transfert de Modulation (MTF) obtenues pour la configuration qui génére une diffusion de
photons (utilisation de 20 mm de PMMA) et la configuration qui ne présente pas diffusion de photons (utilisation d’une

plaque de 2 mm de Al a la sortie du tube a rayons X).
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Comme décrit dans le Chapitre Ill, page 79, la caractérisation du détecteur est réalisée a partir de la Fonction
de Conversion et d’une analyse RSD. Donc, pendant |'obtention de la Fonction de Conversion, une valeur
moyenne de 3.13 a été trouvée pour le bruit électronique, méme si la valeur moyenne mesurée en utilisant des
plaques de plomb est de 1.34. Par ailleurs, I'analyse RSD, indique une variance négative de -387.67 pour le bruit
électronique, ce qui n’a pas de sens physique. La mesure du bruit électronique obtenu en utilisant des plaques
de plomb donne une variance de 4.3. Comme ces résultats ne concordent pas, pour la simulation des images, la
valeur moyenne trouvée dans la fonction de conversion (3.13) a été utilisée pour ne pas affecter la conversion
du kerma dans I'air a la valeur de pixel nécessaire pour le modele « Source a rayons X/Détecteur numérique ».
Par contre, pour la variance du bruit électronique, la valeur de bruit électronique mesuré en utilisant la plaque
de plomb (4.3) a été utilisée. Cette variance est utilisée par le modele « Source a rayons X/Détecteur numérique

» lors de I'insertion du bruit dans les images virtuelles.

Tableau 21: Différences entre la configuration des images utilisées pour le mammographe Senographe DS a conversion

indirecte et le mammographe Novation de Siemens a conversion directe.

Senographe DS de General Electric Novation de Siemens
Taille des images 1914x2294 pixels 3328x4084 pixels
Distance entre pixels 100 pm 70 um
SID 660 mm 650 mm
Type de conversion Indirecte (Csl) Directe (a-Se)
e Pas de concordance avec la mesure Bonne concordance avec la
Caractérisation du ) . . " .
3 de bruit électronique en utilisant des | mesure du bruit électronique en
détecteur L
plagues de plomb. utilisant des plaques de plomb.

En premiere intention, on pourrait croire que le probléme présenté par les courbes contraste-détail obtenues a
partir des images virtuelles pour le détecteur a conversion indirecte pourrait étre dd, soit a I'inadaptation du
logiciel créé dans ce travail de thése pour les nouvelles configurations des images (Tableau 21), soit a un
probleme dans la facon dont le bruit est inséré dans les images virtuelles et qui affecte principalement la
détection des pastilles de plus faibles diametres. Il faut remarquer que I'étude réalisée dans ce travail de thése
a été centrée sur un détecteur a conversion directe. En revanche, les résultats de la Figure 95 sont un apergu
de I'application du modeéle « Source a rayons X/Détecteur numérique », sans aucune modification du modéle
mathématique, mais avec des modifications pour s’adapter a la configuration des images d’'un mammographe

équipé d’un détecteur a conversion indirecte type Senographe de GE (voir Tableau 21).

Quelques différences entre le mammographe a conversion indirecte (Senographe DS de General Electric) et le

mammographe a conversion directe (Novation de Siemens) sont présentées dans le Tableau 21.
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4.4. CONCLUSION

Le résultat de la Figure 91 a permis de mettre en évidence que le modeéle « Source a rayons X/Détecteur
numérique » basé sur une configuration ou le fantéme est placé en dessous de plaques en PMMA (voir Figure
47, chapitre Ill) permet de trouver le méme résultat en terme de détection de lésions, que si on avait placé le
fantdome entre les plaques de PMMA ou sur ces plaques. Méme si ce résultat avait déja été envisagé au travers
de I'étude réalisée dans le chapitre Il, le résultat n’était pas encore vérifié par des mesures avec le fantome

CDMAM.

x

Concernant le passage du modéle « Source a rayons X/Détecteur numérique » a une utilisation avec des
détecteurs a conversion indirecte, Il est possible d’observer que de légéres modifications seront nécessaires
pour adapter le logiciel développé pour des détecteurs a conversion directe. Le terme « légeres » est utilisé,
puisque le probleme est limité aux pastilles de diamétre inferieur a 0.16 mm, et donc, seule une partie du
fantdome est affectée. Pour les diametres supérieurs a 0.16 mm, les courbes contraste-détail générées a partir
des images virtuelles suivent les courbes contraste-détail obtenues avec des images réelles. Comme dit
précédemment, les courbes de la Figure 95 donnent seulement un apergu de ce qu’on obtient en utilisant le
modele « Source a rayons X/Détecteur numérique » directement pour un détecteur a conversion indirecte sans
faire aucune modification du modéle mathématique. Du fait du probléme mis en évidence avec les résultats
obtenus lors de I'analyse RSD, le probleme d’adaptation peut étre di a la fagon dont le bruit est inséré dans les

images virtuelles.

En ce qui concerne la validation clinique du modeéle « Source a rayons X/Détecteur numérique », les résultats
obtenus ont confirmé qu’il est possible d’utiliser des images virtuelles générées pour réaliser I'estimation de la
détection de lésions. Il peut étre apprécié, a partir des courbes de la Figure 92, que la qualité de la détection
des lésions via I'utilisation des images virtuelles donne des résultats tres similaires a ceux trouvés en utilisant
un vrai fantome CDMAM. Cela a été vérifié statistiquement par des tests de comparaison qui montrent la

bonne similarité en terme de qualité de détection de |ésions.

En conclusion, le modéle « Source a rayons X/Détecteur numérique » est un nouvel outil qui devrait permettre
de réaliser I'évaluation de la qualité de détection des lésions au travers de mesures rapides et objectives

comme celles de la résolution spatiale et du bruit.
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+ CONCLUSION GENERALE ET PERSPECTIVES

Les résultats obtenus dans ce travail de thése suggérent I'utilisation de mesures rapides et objectives de la

performance physique des systemes de mammographie numérique, pour la génération des images virtuelles
du fantdme CDMAM, dans le but d’obtenir une appréciation de la qualité de I'image pour des conditions

cliniques réelles d’utilisation du mammographe.

Normalement, les caractéristiques intrinseques du détecteur, exprimées en termes de résolution spatiale et de
spectre de bruit, sont déterminées dans des conditions strictes de mesure de laboratoire selon la

recommandation internationale IEC-62220-1-2.

Dans notre travail, la mesure des performances physiques nécessite d’étre réalisée pour le systéme d’imagerie
complet et des conditions cliniques, et non pas seulement pour le détecteur numérique et des conditions de
laboratoire. Par conséquent, la simulation de la diffusion des photons X produite par le sein, ainsi que
I'agrandissement doivent étre intégrés dans la mesure de la MTF et du NPS. Les résultats obtenus a partir de
I’étude de I'impact de la diffusion des photons X sur ces parametres de performance physique, ont montré que
la MTF est le parametre le plus affecté en présence de diffusé et d’agrandissement. Cette étude a aussi
montré que la diffusion des photons X n’a aucune influence sur la mesure du NPS. Pour cette raison, la mesure
d’une « MTF extrinséque » dans des conditions cliniques en présence de diffusé et d’agrandissement a été
introduite et notée MTF* dans ce manuscrit, pour ne pas la confondre avec la mesure de la MTF mesurée en
conditions de laboratoire et qui reste le parameétre de référence utilisé par les constructeurs pour caractériser

les performances intrinseques des détecteurs numériques utilisés.

La technique décrite par la recommandation internationale IEC-62220-1-2 pour la mesure de la fonction de
transfert de modulation, donne comme résultat la mesure de la MTF pré-échantillonnée, qui est la résolution
spatiale obtenue avant de procéder au processus d’échantillonnage par le détecteur numérique. En utilisant
des plaques en plexiglas (PMMA) dans le dispositif expérimental, I'effet de la diffusion de photons est inclus
dans la mesure de la MTF*. De plus, Il a été montré que I'effet du flou géométrique (lié a I'agrandissement)
produit par la géométrie de I'acquisition (hauteur de la cible au-dessus du détecteur), produit une chute de 4%
de la MTF* pré-échantillonnée. Dans notre étude, l'influence de la diffusion des photons masque cette chute
qui devient finalement négligeable. Ces résultats sont importants puisqu’ils montrent que la MTF™ sera
dégradée a hautes, moyennes et basses fréquences en présence de diffusé lié a I'épaisseur du sein
radiographié, alors que I'agrandissement n’affectera pas la mesure. Méme si, pendant la mesure de la MTF*, la
cible est au contact du détecteur, I'utilisation du fantome CDMAM suggere le positionnement de celui-ci entre
les plagues de PMMA, ce qui produit un agrandissement. On pourrait alors penser mesurer la MTF* en prenant
en compte cet agrandissement, pour connaitre ainsi la perte en terme de résolution spatiale lors de |'utilisation
du fantdme. Mais comme |'effet d’agrandissement n’affecte pas la dégradation en résolution spatiale quand

I'effet de la diffusion de photons est présent, I'image du fantéme CDMAM sera affectée par la perte de
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résolution spatiale décrite par la MTF* pré-échantillonnée, mesurée en positionnant la cible au contact du

détecteur.

Comme décrit dans le chapitre IlI, le bruit contenu dans une image mammographique peut étre divisé en deux
types de bruit: quantique et électronique. Le bruit quantique est produit lors du processus statistique de
génération des photons dans le tube a rayons X. D’un autre c6té, I'ensemble de toutes les variations liées a
I’électronique du détecteur numérique (et qui sont indépendantes du nombre de photons X qui arrivent au
détecteur numérique), constitue du bruit électronique. Pour une image mammographique, le bruit contenu
dans I'image n’aura pas les mémes propriétés sur toutes les régions de I'image. Cela est di surtout a I'effet
talon de I'anode. Comme la mesure du NPS ne prend pas en compte cet effet que nous devons considérer
pour la génération des images virtuelles (images générées par ordinateur), la mesure du NPS n’est pas prise
en compte pour caractériser les propriétés de bruit du systeme mammographique. Dans notre travail, et a la
différence d’autres auteurs [51, 53], le bruit total contenu dans une image a été mesuré directement a partir
d’une image bruitée réelle acquise a partir d’'une exposition plein champ du détecteur pour les conditions
cliniques d’exposition étudiées. Dans cette image bruitée, la variance totale est mesurée pour la région de
I'image qui va étre simulée. De cette fagon, le bruit total (photonique et électronique) sera connu pour la
région de I'image a simuler. Puis, a partir d’'une analyse RSD (Relative Standard Déviation), obtenue a partir de
la caractérisation du détecteur, voir section 3.2.1.1 du chapitre Il page 79), le bruit électronique est déterminé.
Cette analyse RSD permet de supprimer le besoin de réaliser des acquisitions d’images mammographiques en
couvrant le détecteur par des plaques de plomb, ce qui est la méthode normalement utilisée pour déterminer
le bruit électronique. Donc, a partir de la mesure de bruit total extrait directement d’une image bruitée, et du
bruit électronique déterminé a partir de I'analyse RSD, la contribution du bruit quantique peut étre déduite. Ce

procédé permet la génération d’images virtuelles du fantome CDMAM plus réalistes.

Tous les éléments clés (dégradation en résolution spatiale et bruit) nécessaires pour les simulations des images
mammographiques du fantome CDMAM sont connus, ce qui permettra d’obtenir des images virtuelles du

fantome CDMAM trés similaires aux images réelles (voir Figure 97).
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[ Tube a rayons X spatiale pré-échantillonnage
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diffusante Détecteur -

électronique.

Figure 97: Schéma rappelant les paramétres qui doivent étre acquis pour réaliser une bonne simulation des images du

fantome CDMAM.
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L’objectif de ce travail est de valider la performance du modeéle « Source a rayons X/Détecteur numérique »
utilisé pour générer des images virtuelles du fantome CDMAM a partir de la mesure des parameétres physiques
du systéme d’imagerie obtenue pour des conditions cliniques d’exposition. Pour ce faire, nous avons comparé,
dans le chapitre Ill, la qualité de I'image obtenue a partir des images réelles et des images virtuelles du fantome
CDMAM. Afin de réaliser cette comparaison de la fagon la plus objective possible, le logiciel CDCOM
(observateur mathématique) a été utilisé pour la lecture des images. Ceci supprime la subjectivité liée a des
observateurs humains. Mais comme, d’autre part, les propriétés de détection de I'observateur mathématique
difféerent de celles des observateurs humains, une évaluation clinique a aussi été réalisée dans le chapitre IV,

pour évaluer la performance du modele a la sensibilité de détection de I'ceil humain.

L’évaluation des images virtuelles par des observateurs humains nécessite un travail supplémentaire lors de la
simulation des images du fantome CDMAM. En effet, quand une image est évaluée par des observateurs
mathématiques, une image qui contient seulement les pastilles en or et la grille qui définit chaque cellule peut
étre utilisée pour son évaluation. Mais pour réaliser une évaluation des images par des observateurs humains
et surtout pour réaliser une comparaison plus objective entre |'estimation de la qualité des images réelles et
des images virtuelles, toute I'image du fantome CDMAM doit étre simulée, ce qui inclut les pastilles, la grille, le
logo et 'ensemble des marques et repéres gravés sur le fantéme. Cela est nécessaire, puisque de cette maniere
I'observateur humain n’aura pas la connaissance a priori de |'origine de I'image, qui pourra étre réelle ou

virtuelle.

Les résultats de la validation du modele en utilisant un observateur mathématique, montrent que I’estimation
de la qualité des images simulées, créées pour des conditions cliniques d’utilisation, est une méthode qui
donne des résultats similaires a ceux obtenus a partir des images réelles du fantome CDMAM, pour les mémes
conditions d’exposition. A la différence des méthodes basées sur le modele de ROSE et de la Théorie Statistique
de la Décision (SDT) qui donnent des différences significatives pour des diametres d’inclusion de moins de 0.2
mm pour le cas du modele de ROSE et de moins de 0.13 mm pour le cas de la SDT, notre modele ne présente

pas cette différence pour des pastilles avec un diamétre inférieur a 0.13 mm.

La variation des courbes contraste-détail de différentes images réelles prises en utilisant les mémes conditions
d’expositions est grande (environ 30%). Dans le cas des images virtuelles, une variation similaire est obtenue.
Cela indique que le facteur aléatoire dans le processus de création d’une image réelle est bien reproduit pour le
modeéle proposé de simulation des images dans ce travail. A cause de la variabilité des courbes contraste-détail
obtenues en utilisant les mémes conditions d’exposition, la décision de conclure si la qualité obtenue avec les
images virtuelles et réelles est équivalente n’est pas évidente. Pour cette raison, des tests de comparaison
statistique ont été utilisés pour aider a prendre cette décision. Ces tests ont été employés pendant la validation
du modele en utilisant un observateur mathématique, et pendant la validation clinique, ou les images sont
évaluées par des observateurs humains. Les résultats de ces tests nous ont permis de conclure que la qualité de
I'image obtenue a partir de I'utilisation des images virtuelles du fantéme CDMAM est équivalente a la qualité

des images réelles.
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Nous avons montré que notre modele « Source a rayons X/Détecteur numérique » est bien adapté pour un
détecteur numérique a conversion directe, mais que, dans le cas d’un détecteur numérique a conversion
indirecte, les résultats indiquent que le modele doit étre amélioré. Le travail décrit dans cette these a été
réalisé sur un détecteur numérique a conversion directe, et, malheureusement, I'accés a un mammographe
numérique avec un détecteur a conversion indirecte a été trés limité pendant la réalisation de ce travail.
Toutefois, si nous avons montré que le modéle proposé dans cette thése est tres efficace pour les détecteurs

numériques a conversion directe, il doit étre adapté pour les détecteurs a conversion indirecte.

Le modele développé dans ce travail a montré qu’il est possible d’estimer la qualité clinique de I'image au
travers de mesures rapides et objectives des parametres physiques du systeme mammographique. Cette
méthode permet surtout de réduire le temps d’acquisition des images nécessaires pour I'évaluation de la
qualité de I'image. Le recours a des observateurs mathématiques permet une lecture des images de fagon
rapide et automatique. Cette amélioration du temps d’évaluation de la qualité de I'image permettra de libérer
radiologues et/ou physiciens médicaux de cette tiche fastidieuse, puisque I'évaluation de la qualité se fera
presque en totalité via un ordinateur. La facilité de génération des images virtuelles, associée a
I’'automatisation de la lecture des images virtuelles, pour différentes conditions cliniques d’exposition, peuvent
permettre d’utiliser notre modele pour la recherche des conditions optimales d’exposition. A titre d’exemple,
nous avons étudié cette possibilité pour une épaisseur de sein de 40 mm. L’optimisation a été réalisée en
utilisant le modele proposé dans ce travail de thése. L'objectif a été de donner un apergu de ce qu’on pourra

attendre pour I'application de ce modeéle dans un protocole d’optimisation plus fin et poussé.

Des mesures de 'estimation de la qualité ont été réalisées pour déterminer la tension du tube a rayons X ainsi
que la charge optimale qui devraient étre utilisés lors de I'exposition d’un sein ayant une épaisseur de 40 mm
sous compression ferme. Pour cela, la « dose glandulaire moyenne » est estimée pour 10 tensions du tube
[kVp] différentes. Puis, pour chaque valeur de tension, la méme procédure est réalisée, mais pour 10 valeurs
différentes de charge de tube [mAs]. De cette fagon, pour chaque couple de valeurs de tension et de charge,
les valeurs de dose glandulaire moyenne ainsi que I'indice de qualité de I'image (IQF) calculés sont donnés dans
la Figure 98. Pour chaque condition d’exposition (20 au total) la qualité de I'image est estimée en utilisant le
modele proposé dans ce travail. Dix images sont simulées pour chaque condition, correspondant a, un total de
200 images simulées. Une fois la qualité obtenue, le rapport « dose glandulaire moyenne/ qualité de I'image »
est calculé. Ces résultats sont montrés dans la Figure 98. De ces ratios, les conditions d’exposition optimales
(minimum global) sont trouvées pour les différentes tensions et charges du tube pour un sein de 40 mm
d’épaisseur. Ces conditions optimales suggerent I'utilisation d’une tension de tube fixée a 28 kVp pour une
charge de 110 mAs, quand un couple anode-filtration W/Rh est utilisé et pour une épaisseur de sein de 40 mm.
Cela confirme que les conditions cliniques habituelles utilisées (28 kVp et 110 mAs avec un couple anode/filtre
en WRh) au Centre Alexis Vautrin pour une épaisseur de sein comprimé de 40 mm, sont les conditions
d’exposition optimales. Il faut remarquer que les valeurs de « dose glandulaire moyenne » et de la « qualité de
I'image », présentées sur la Figure 98, sont les valeurs centrées réduites. Ces valeurs sont calculées selon la

formule suivante:
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Valeur centrée réduite = TM
Avec :
V : valeur dimensionnelle de chaque paramétre (dose glandulaire moyenne ou qualité de I'lmage)
U : moyenne des valeurs dimensionnelles de chaque paramétre

o : écart-type des valeurs dimensionnelles de chaque parametre

Cette opération permet de rendre adimensionnelles les variables a comparer.
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Figure 98: Gauche : Courbes qui montrent les valeurs centrées réduites de la dose glandulaire moyenne (dose absorbée
par le sein), ainsi que les valeurs centrées réduites de la qualité de I'image, obtenues pour différentes tensions de tube et
différentes charges dans le tube a rayons X pour un couple-anode en WRh. Les valeurs centrées réduites permettent de
rendre les parameétres (dose glandulaire moyenne et qualité de I'image, avec des unités de mesure différentes)
adimensionnelles, et de pouvoir ainsi les comparer. Droite : Relation Dose glandulaire moyenne/Qualité de I'image
obtenue pour les différentes valeurs de tension du tube a rayons X et pour les différentes charges. Les points minimaux

de chaque courbe montrent les points optimaux.

Les résultats obtenus sont représentatifs de ce qu’une procédure plus fine pour I'estimation des conditions

optimales pourrait donner comme résultat. A partir de cet exemple, il est clair que I'obtention de 200 images
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est une tache qui nécessite beaucoup de temps. Dans le cas de notre mammographe numérique NOVATION de
Siemens, un temps moyen de 1 min 10 secondes est nécessaire pour la prise d’un cliché. Par conséquent, pour
200 images, on aura besoin de 3h 53 min de temps d’acquisition (sans prendre en compte les temps morts
entre chaque acquisition). En utilisant le modéle proposé, une image seulement pour chaque exposition sera
utilisée ; s’y ajoutera une autre image pour la mesure de la résolution spatiale. De cette facon, 20+1 images
seront nécessaires pour I'estimation de la qualité, ce qui nous amene a un temps de 24 min d’acquisition des

images (gain d’un facteur de 10).

Par les résultats obtenus dans notre travail, nous avons contribué a établir le lien entre les caractéristiques
physiques des détecteurs et la qualité clinique de I'image pour les conditions habituelles d’exposition. Ces
résultats sont importants, puisque seul compte au final le jugement du radiologue interprétant les images,
quelles que soient les performances du détecteur annoncées et mesurées dans des conditions de laboratoire.
Toutefois, ce modele, développé pour des détecteurs numériques a conversion directe, devra étre complété
pour pouvoir étre utilisé avec des mammographes équipés d’un détecteur a conversion indirecte. Cela devrait

pouvoir étre facilement réalisé.

De plus, nous suggérons que notre modele de création d’images virtuelles puisse étre utilisé pour déterminer
rapidement les conditions optimales en mammographie. Ce point est un aspect essentiel a considérer pour la
radioprotection des patientes, particulierement dans le cadre du dépistage de masse organisé, et qui est

habituellement un processus expérimental long et fastidieux a mettre en ceuvre.

146 | Page



Annexe A

DESCRIPTION D’UN MAMMOGRAPHE






Description d’'un mammographe

, DESCRIPTION D’UN MAMMOGRAPHE

Lors d’'une mammographie, chaque sein est radiographié de face et de profil pour visualiser I'intégralité de la

glande mammaire. Chaque sein est comprimé entre le détecteur du mammographe et une plaque transparente
(palette de compression) pour réduire ainsi I’épaisseur que les rayons X traverseront (voir Figure 2, page 12 du
chapitre 1), réduire la dose glandulaire et la production de rayonnement diffusé. Cette compression étendra le
tissu du sein en évitant ainsi la superposition des structures, et elle limitera aussi le mouvement qui pourrait
brouiller I'image radiographique. Le but de la mammographie est de produire des images de haute résolution
(pour une appréciation plus détaillé des microcalcifications) et hautement contrastées (pour une bonne

détection des masses), de fagon systématique, et en délivrant la plus petite dose de rayonnement possible.

Les mammographes ont suivi des améliorations technologiques dans les 2 derniéres décennies. Ces
améliorations concernent les générateurs, I'augmentation de la distance foyer-détecteur, 'amélioration de la
compression, la diminution de la taille des foyers, le changement des matériaux de I’'anode et de la filtration, et

le développement des détecteurs (soit films ou détecteurs numériques)[27].
Actuellement, les appareils de mammographie comprennent notamment (voir Figure 3, page 13 du chapitre 1):

e Untube arayons X qui délivre un faisceau de rayons X de basse énergie appropriée a I'examen du sein
e Une palette de compression

e Une grille anti-diffusante

e Un exposeur automatique

e Une distance foyer-détecteur au moins égale a 60 cm.

A.1.TUBE A RAYONS X

Les rayons X sont créés par la collision d’électrons sur des atomes de matiere. De cette collision, I'énergie
cinétique acquise par des électrons est convertie partiellement en photons d’une énergie spécifique (ondes
électromagnétiques d’une longueur d’onde comprise approximativement entre 10 picometres et 10
nanometre (voir Figure 99). La quantité (exposition) et la qualité (spectre) de rayons X produits peuvent étre

controlées par la nature du couple anode-filtration et les parametres électriques appliqués au tube a rayons X.

Un tube a rayons X est un convertisseur d’énergie. Il recoit de I'énergie électrique pour la convertir en deux
types d’énergie: rayonnement X (1%) et chaleur (99%). Les tubes de rayons X sont congus et construits pour

maximiser la production de rayons X et dissiper la chaleur le plus rapidement possible.

Un tube a rayons X est un tube a vide simple (diode) formé d’une cathode et d’une anode. La cathode (-),
constituée d'un filament métallique, est chauffée par le passage d'un courant de quelques milliamperes qui
fournit des électrons par effet thermoélectronique qui sont ensuite accélérés par une différence de potentiel
élevée de quelques dizaines de kilovolts appliquée entre la cathode et I'anode. Lors de l'arrivée de ces

électrons sur l'anode(+), ceux-ci sont brutalement arrétés avec comme conséquence une production
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importante de chaleur qui devra étre dissipée, mais aussi de rayons X. La Figure 100 montre le schéma d’un
tube a rayons X a anode tournante. Ce type de tube possede une anode rotative de fagon qu’une partie de
I’'anode ne soit irradiée que durant un court instant, ce qui facilite la dissipation de la chaleur. Finalement, la

fenétre de sortie du tube est en béryllium pour minimiser I'atténuation par I'enveloppe du tube.
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Figure 99: Le spectre électromagnétique des rayons X est compris approximativement entre 10 picométres et 10

nanometres, image disponible sur le site : http://astro-canada.ca/ fr/a3400.html

La génération de rayonnement X est réalisée en utilisant seulement une petite région de I'anode connue sur le
nomme de foyer. La dimension de ce foyer dépend du faisceau d’électrons qui arrivent sur I'anode et a
normalement une valeur comprise entre 0.1 mm et 0,4 mm. Un petit foyer produira moins de flou géométrique

comparé a un plus gros foyer qui présentera une meilleure capacité pour dissiper la chaleur.

L’énergie électrique fournie au tube a rayons X est créée par un générateur électrique. Les mammographes
modernes sont équipés de générateurs a haute fréquence qui délivrent un faisceau de meilleure qualité avec

un faible taux d’ondulation. De plus, grace aux tensions presque constantes, les doses d’irradiation et les temps

d’exposition sont moindres [73].

De facon générale, les trois principales quantités électriques utilisées pour contréler la production de rayons X

sont:

1. Tension de tube [kVp]
2. Courant électrique [mA]

3. Temps d’exposition [s]

La valeur de chaque parameétre sera sélectionnée selon I'épaisseur et la densité du sein, ainsi que les
matériaux de I'anode et la filtration utilisés. Il doit exister un compromis entre la tension et le temps de pose.
Pour des seins tres denses, il faut utiliser des tensions plus élevées pour diminuer les temps de pose.

Actuellement, des systémes d’exposition avec sélection automatique de la tension en fonction de I'épaisseur et

de la densité du sein sont disponibles.
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Figure 100: Schéma d’un tube a rayons X, image disponible sur le site : http://student.britannica.com/eb/art-66143

A.2.GENERATION DU SPECTRE DES RAYONS X

La génération des photons X produits résulte de deux phénomeénes [44]:

e  Rayonnement de freinage (Bremsstrahlung) : ce type de radiation est produit lors de la déviation d’un
électron incident dans le champ électrique a proximité du noyau de I'atome cible (Figure 101). Cette
déviation crée ainsi un photon X de freinage. Ce type de rayonnement est caractérisé pour une
distribution continue qui devient plus intense et qui se déplace vers les hautes fréquences quand la
tension cathode-anode devient plus élevée. Dans la Figure 101 il est montré le rayonnement continu
dans une cible en tungstene pour 4 tensions cathode-anode différentes.

e  Rayonnement X caractéristique : un spectre de raies caractéristiques du matériau composant I'anode.
Lorsque I’électron incident ionise un atome de I'anode (Figure 102), un photon X est émis lors du
réarrangement du cortége électronique. Le photon émis emporte I'énergie équivalente a la différence
des énergies de liaisons (caractéristiques du matériau de I'anode) entre les couches électroniques ou
se produit la transition. Le spectre de raies caractéristiques se superpose alors au spectre continu du

rayonnement de freinage (Figure 102).

En mammographie le spectre RX doit étre le plus monoénergétique de fagon a obtenir un bon contraste
entre les structures normales et pathologiques du sein, ces différences de contraste étant extrémement
subtiles. Cette mono-chromaticité est recherchée en filtrant les photons de basse et haute énergie du
spectre de rayons X, c'est-a-dire, en utilisant un filtre de type passe-bande. La raison en est que les
photons de basse énergie sont des photons qui seront absorbés par le sein et qui n’arriveront pas au
détecteur, donc ils ne serviront pas pour la formation de I'image radiographique mais contribueront
inutilement a l'irradiation. Les photons de haute énergie traverseront le sein sans donner beaucoup

d’information clinique par manque de contraste.
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Radiation Bremsstrahlung

° 10t : - -
E1 = =
e T H ] =
.. hf=Ex-Eq ¥ =] STTTTTIOOR. S < S—
Y ~ z
N Ix/ ) H
N —~ > -
\\ ‘ g E
N o] L w0 R O B e B
X \\ g s E
, : . ) :
v = H =
v (2] = =
é k S H £
\‘ E 4 ----------- ; amm Eu (AU
' - H H
v =
' H =
1\ - -
\ o] S % pas ST = . WP ks S
)

<
l)g

R’

L £ e ia
Longueur d’onde [nm]

Figure 101: Gauche Photon X produit par la déviation d’un électron lors de son passage prés du noyau d’un atome.
L’énergie du photon X dépend de la perte d’énergie de I'électron. Droit Spectre Bremsstrahlung pour une cible
(anode) en tungsténe produit pour 4 tensions cathode-anode différentes, image disponible sur le site:

http://hyperphysics.phy-astr.gsu.edu/Hbase/quantum/xrayc.html#c2

Incidents electrons ak- K
73
[
M-Shell electron E Rayonnement X
. fills vacancy L caractéristique
PO NG AP Y q
SR o O Lshell @
electron o electron G
9 - § Rayonnement X
\ £ pour une anode
| i 1 fad en Molybdéne
adiation
Bremsstrahlung sous 35 kVp

g2 M 46 B8 1w Az

Longueur d’onde [nm]

Figure 102: Gauche Photon X produit lors du réarrangement du cortége électronique suivant une ionisation. L’énergie
du photon X dépend de la différence d’énergie entre les deux couches électroniques. Droit Spectre de rayonnement de
freinage (Bremsstrahlung) plus le rayonnement caractéristique d’un tube avec une anode en molybdéne pour une
tension de tube de 35 kVp, image disponible sur le site :

http://hyperphysics.phy-astr.gsu.edu/Hbase/quantum/xrayc.htmli#c2

La filtration de type passe-haut est réalisée en plagant une épaisseur d’un certain matériau (normalement des

métaux rares) a la sortie du tube a rayons X. L'atténuation du rayonnement X se produira par l'effet
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photoélectrique, et peut étre modélisée pour chaque énergie (longueur d’onde du rayonnement) a partir de

I’équation :
u=_C2Zz33
Avec :

u: le coefficient linéaire d’atténuation, c'est-a-dire le coefficient d’atténuation en fonction de la nature du

matériau, de I'énergie du faisceau et de I'épaisseur traversée.

Z : le numéro atomique de la cible (anode)

A :longueur d’onde du rayonnement

C : couche électronique mise en jeu ; Pour un filtre en Molybdéne, le rayonnement d’énergie juste supérieure a
la discontinuité entre les couches K et L sont fortement atténués. Pour les énergies justes au-dessous de cette
discontinuité, I'atténuation est faible pour augmenter a mesure que I'énergie diminue. Le filtre favorise donc
les énergies situées immédiatement au-dessous de la discontinuité et élimine plus les énergies qui s’en
éloignent. Cette filtration renforce la contribution du spectre de raies produit. Un exemple est donné dans la
Figure 4, page 14 du chapitre | par une cible (anode) en Mo et un filtre en Mo de 30 um d’épaisseur. La tension
entre I'anode et la cathode est fixée a 28 kVp. Les tubes puissants permettent de diminuer les temps de pose.
Mais un débit insuffisant a des effets sur la qualité de I'image puisque cela nécessite d’augmenter les kilovolts
ce qui diminue le contraste. Puis pour les seins épais, I'utilisation d’anodes rhodium ou tungsténe avec des

filtrations adéquates permet de diminuer la dose d’irradiation tout en maintenant la qualité de I'image.

A.3.LE TEMPS D’EXPOSITION

Le temps d’exposition ne doit pas dépasser 2 secondes, idéalement il doit étre inferieur a 1 seconde pour

réduire les artéfacts de mouvement.

A.4.LES DIMENSIONS DU FOYER ET LA GEOMETRIE

La petite surface ou les électrons frappent I'anode pour former des rayons X est appelée foyer (voir Figure
103). La taille et la forme de ce foyer, en combinaison avec les distances foyer-sein et sein-récepteur,

déterminent le flou géométrique et par |3, la résolution spatiale.

Pour pouvoir différencier de petites microcalcifications situées proche I'une de I'autre, il faut une taille de foyer
(< ou = a 0.3 mm nominal), une distance sein-récepteur d’image minimales, et une distance focale minimale
supérieure a 60 cm (voir Figure 104). Cette derniére distance réduira le flou géométrique. Une distance focale
longue diminue le flou géométrique et la dose d’irradiation au sein mais si on augmente trop la distance focale,
on allonge le temps de pose sans améliorer la qualité finale a cause de la résolution limitée du détecteur et du

risque de flou cinétique.
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Figure 103: Sélection de la taille de foyer en fonction de la sélection des clichés d’ensemble ou des agrandissements.

Le foyer du tube doit étre positionné de telle maniere que les rayons X qui atteignent le rebord du support du
détecteur soient les plus perpendiculaires possible a celui-ci pour étre tangents a la paroi thoracique (voir
Figure 103). Cette position du tube donne un effet connu sur le nom d’effet talon de I'anode qui est utilisé pour
avoir un faisceau dont l'intensité est maximale vers la paroi thoracique ou le sein est le plus épais (voir Figure

104). Représentation 3D des valeurs de pixel
correspondants au nombre de photons X
qui arrivent au détecteur
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Figure 104: Effet Talon produit pour I'inclinaison de tube a rayons X qui a pour but de générer une radiation tangente a

la paroi thoracique.
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A.5.LA COMPRESSION

Le diffusé di a I’épaisseur du sein joue un réle crucial en diminuant le contraste dans I'image. Il augmente avec
I’épaisseur jusqu’a devenir aussi important que le rayonnement primaire. Avec un diffusé de 50%, le contraste

final n’est que de 30 a 50% du contraste maximum primaire.

Donc, la compression du sein est nécessaire pour différentes raisons:

Réduire le rayonnement diffusé qui diminue le contraste.

e Immobiliser le sein et de ce fait réduire le flou de mouvement.

e Situer les structures du sein plus prés du récepteur et réduire ainsi 'agrandissement donc le flou
géométrique.

e Uniformiser I'épaisseur du sein et donc obtenir un noircissement radiographique qui sera peu
différent entre le mamelon et la paroi thoracique.

e Un étalement des tissus du sein permettant une identification plus facile des structures suspects en

limitant les superpositions

e Une réduction de la dose absorbée.

La compression est assurée par un mécanisme motorisé avec réglage de la pression maximale exercée pendant
la mise en place du sein. La commande de la compression doit étre précise et aisée. Pour permettre de libérer
les mains du manipulateur pour étaler et positionner le sein une télécommande au pied de la compression est

utilisée.

La palette de compression doit étre transparente au rayonnement X et a la lumiére pour le positionnement du
sein. Simultanément elle doit étre rigide et ne pas se déformer sous la compression et elle doit rester paralléle

au plan du détecteur.

L’épaisseur du sein doit étre réduite autant que possible, mais sans que la pression exercée devienne pénible a
supporter: La variation d’épaisseur est rapide en début de compression et elle diminue lorsque I'on approche

du maximum. Donc, la compression devra étre arrétée lorsque la progression devient faible.

En général, la compression améliore la qualité d’image et réduit la dose.

A.6.L’AGRANDISSEMENT

La mammographie d’agrandissement s’utilise quand une zone spécifique du sein doit étre examinée avec plus
de détail. Lors d’'une mammographie d’agrandissement, le sein est posé sur un plateau éloigné du détecteur et
une compression est réalisée sur la zone intéressée. Un petit foyer est sélectionné et la grille anti-diffusion est

enlevée.

L’agrandissement géométrique est une méthode indispensable. Il permet d’obtenir un échantillonnage deux

fois plus fin que celle du détecteur dans le plan de I'objet. De cette facon, les microcalcifications sont plus
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facilement analysées, alors que la résolution du détecteur reste identique; ainsi le rapport résolution
géométrique/résolution du film est amélioré. Le temps de pose augmente parce que le petit foyer est moins

puissant.

® I » Tube arayons X

\ Palette de compression
avec déplacement vertical

Plateau pour positionner le
sein plus loin du détecteur.

Air Gap-r-';

I @ » Détecteur

Figure 105: Positionnement du patient pour la prise d’'une mammographie d’agrandissement.

Le rejet du diffusé est assurée par I'espace d’air (« air gap » en anglais) (voir Figure 105) permettant ainsi
d’éviter I'utilisation d’une grille anti-diffusante (voir au-dessous). Cette anti-diffusion devient plus efficace

guand le volume a irradier diminue. Pour cela, le champ a irradier est réduit par un localisateur.

L'irradiation en agrandissement géométrique malgré la proximité du foyer est légerement réduite, car la grille
anti-diffusante est supprimée (coefficient de Bucky, voir section suivante) et le champ irradié est de plus faibles

dimensions.

A.7.LA GRILLE ANTI-DIFFUSANTE

La grille anti-diffusante (inventée par BUCKY) permet d'arréter sélectivement une partie du rayonnement
diffusé généré par I'effet Compton lors du passage des rayons X dans le sein. Le role unique de la grille est
d'améliorer le contraste de I'image radiographique. Les grilles de mammographie sont congues pour les rayons

X de 25a35kV.

Le fonctionnement de la grille anti-diffusante est basé sur la sélection du rayonnement diffusé par la direction
de rayons X. La grille permet de sélectionner le rayonnement primaire par sa direction en arrétant les rayons de
directions différentes. Elle est composée de fines lamelles de plomb séparées par un milieu transparent aux
rayons X. Le faisceau primaire, porteur de l'image radiante, passe entre les lames de la grille, tandis que le
rayonnement diffusé, de direction différente, est arrété par les lamelles. Normalement les grilles sont

focalisées a une distance d’utilisation fixée entre 55 et 65 cm et elles ont une épaisseur inferieure a 3 mm.

La présence d’une grille améliore la qualité d’image mais multiplie la dose par un facteur de 2 a 3. Elle pourrait
n’est pas étre utilisée pour les seins minces et adipeux et dans les techniques d’agrandissement géométrique.
Dans ce dernier cas, I'élimination du diffusé se fait grace a I’air gap qui peut éliminer jusqu’a 75% des photons

diffusés.
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Rayons X

Grille anti-diffusante

Détecteur

Figure 106: Grille anti-diffusante.

Actuellement ils existent différents types de grilles anti-diffusantes [28, 74].

e Les grilles mobiles (systéme Potter-Bucky). - Elles se déplacent transversalement pendant le temps de
pose de sorte que l'opacité des lames est effacée (dans certains cas, on peut rencontrer un
déplacement alternatif sinusoidal).

e Lesgrilles alvéolaires- Ce type de grille contient des lames en forme d’alvéoles. Son efficacité par

rapport aux grilles classiques reste encore a établir.

La performance des grilles est évaluée en utilisant deux facteurs principaux:

e Facteur de Bucky

e  Sélectivité

A.7.1. FACTEUR DE BUCKY

Le facteur de Bucky est la relation entre le courant-temps (mAs) qu’il faut appliquer au tube a rayons X avec
une tension de tube constante, pour avoir le méme noircissement dans une région spécifique avant et apres

I'utilisation de la grille anti-diffusante.

_ mds avec la grille

mAs sans grille

Ce facteur doit étre élevé, sans dépasser une valeur de 3 (critére établie par I’AFSSAPS (Agence Francgaise de

Sécurité Sanitaire des Produits de Santé) pour limiter le rayonnement regu par le patient).

A.7.2. SELECTIVITE

La sélectivité est la relation entre le pourcentage de rayonnement direct et le pourcentage de rayonnement

diffusé que la grille anti-diffusante laisse passer.

% de rayonnement direct
% de rayonnement dif fusé

Selectivité =
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A.8.L’EXPOSEUR AUTOMATIQUE

Les systémes d’exposition automatique sont congus pour que soit produite automatiquement la dose
d’exposition nécessaire a une mammographie de noircissement acceptable et constant. Plusieurs concepts
sont utilisés, dans les systemes le plus récents, une exposition de quelque microsecondes est réalisée avant le
cliché proprement dit pour déterminer la composition du sein, et y adapter le couple anode/filtre le plus
approprié, ainsi que la tension et la charge du tube a rayons X. Les exposeurs automatiques permettent

d’obtenir une densité optique constante quel que soit I'épaisseur et la densité du sein et la tension utilisée.

Ce systeme d’exposition automatique est un élément crucial du mammographe.

A.9.RECEPTEURS D’'IMAGE

Les récepteurs basés sur le couple écran-film ont été les détecteurs de référence utilisés en mammographie
conventionnelle. Mais, les nouveaux développements technologiques en matiére de détecteurs et
d’ordinateurs ont altéré le parcours de la mammographie en introduisant les détecteurs numériques [8, 29-31,
75]. Actuellement les détecteurs utilisés en mammographie sont classés principalement en deux catégories:
Couples écran-film et détecteurs numériques. De ces derniers, ils existent des détecteurs qui effectuent une
conversion directe (détection de quanta et numérisation en une seule étape) et des détecteurs qui réalisent
une conversion indirecte (détection de quanta et numérisation réalisées en deux étapes). La Figure 5, page 15
du chapitre I, montre une classification des différents détecteurs et technologies utilisés en mammographie
[29]. Méme si ce travail de these est focalisé sur les détecteurs plans Plein Champ a Conversion Directe, une

bréve description de chaque technologie est donnée ci-apres.

A.9.1. COUPLE ECRAN-FILM

Les couples écran-film ont été les détecteurs référence utilisés en mammographie conventionnelle. Ils sont
constitués d’un film argentique monocouche et d’un écran photo-luminescent (gadolinium oxysulfure, Gd,0,S)
ayant la propriété d’émettre de la lumiére lorsqu’il est irradié par des rayons X. Cette lumiere est la
responsable de I'exposition du film argentique. Quand les photons X sont absorbés, la lumiére générée par
I’écran photo-luminescent illumine le film avec un nuage de photons lumineux qui expose le film. Donc, plus
I’écran est épais, plus les rayons X sont capturés pour former I'image ce qui se traduit par une meilleure
efficacité d’utilisation de dose. Mais, un écran plus épais présente l'inconvénient de générer plus de diffusion
des photons lumineux ce qui dégrade la résolution spatiale du systeme, méme si la sensibilité augmente [8,
76]. Pour cette raison la relation entre la dose de radiation et la qualité de I'image doit étre optimisée pour

une application clinique spécifique.
Les limites du couple écran-film sont :

e Une faible latitude d'exposition (voir Figure 107).
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e la granularité du film rend le film plus ou mois sensible en variant la résolution spatiale. Plus le grain
est fin, moins I'émulsion est sensible. Inversement, plus le grain est grand, plus I'émulsion est sensible
mais ceci s'accompagne d'une perte de résolution spatiale.

e Le temps de développement, les difficultés de stockage et de transmission constituent également une

limitation.
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Figure 107: Relation entre le logarithme de I’exposition et la densité optique, d’une couple écran-film utilisé en

mammographie [8].

A.9.2. MAMMOGRAPHIE NUMERIQUE

La mammographie numérique commence a remplacer aujourd’hui le couple écran-film en utilisant des
capteurs numériques qui transforment les photons X en signaux électriques pour former ainsi des images
numériques présentant certains avantages sur le couples-écran film. Ces avantages et inconvénients sont

décrits dans la section 1.1.2, page 15 du chapitre I.

-NUMERISATION SECONDAIRE

La numérisation secondaire est basée sur |'utilisation des écrans radio luminescents a mémoire (ERLM). Cette
technique est décrite dans la section 1.1.2, page 17 du chapitre I. La Figure 108 montre le principe de

fonctionnement de cette technique.

| Annexe A



Recepteurs d’image

Couche de
protection

=

Couche de
phosphore

Support
transparent

0 L
NEroir Capteur opligue

Figure 108: Principe de la lecture simultanée des deux cotes de I’écran phosphore en utilisant un support transparent

(D’apres R. A. Uzenoff, Fuji Medical Systems USA).

NUMERISATION DIRECTE

Dans les capteurs dédiés, deux types de détecteurs existent: le détecteur plein champ et les systemes a
balayage. La différence entre ces deux est la fagon dans laquelle le sein est exposé aux rayons X. Les détecteurs
pleins champs sont de détecteurs qui permettent d’avoir une image entiere en une seule exposition. Sa
construction est faite a partir d’'une matrice de transistors TFT (conversion directe et indirecte) ou CCD
(conversion indirecte) qui fournit des signaux électriques pour construire une image numérique. Un exemple
d’une matrice TFT est donné dans la Figure 109. En mammographie conventionnelle, deux tailles de clichés
sont utilisées. Les cassettes film-écran existent en deux dimensions: 18 x 24 cm et 24 x 30cm. La logique
utilisée pour la sélection de ces dimensions a été la distribution de la taille des seins comprimés. En
mammographie numérique les dimensions du détecteur doivent permettre de radiographier les seins de

grande taille sans nécessiter plusieurs expositions.

Radiation X

J) %\ lodure de Césium (Csl)

Y 4 ]

\ R
Ay \\ Lecture de donnés

< %
<v/‘*' - \/\ TFT/ électroniques
Electronique de ; \\.»\f\\_//\

contrdle Photo diode .
Pixel

Figure 109: Schéma d’une détecteur plein champ au conversion indirecte basé sur en Césium iodée (Csl) avec une

matrice active en silicium [30].
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Dans un systeme a balayage, le sein est exposé a un faisceau de rayons X en éventail fortement collimaté qui se
déplace d’un c6té a l'autre du détecteur en balayant toute la surface [77] (voir Figure 110). Avec cette
géométrie, seulement une fraction du faisceau total des rayons X est utilisé ce qui produit une charge du tube a
rayons X extrémement élevée. Pour cette raison, ce type de systéme est équipé avec une anode en tungstene
ayant une grande capacité calorifique. Un des avantages de ce type de systémes est d{i aux caractéristiques du
faisceau collimaté permettant de ne pas utiliser de grille anti-diffusante, ce qui permet de réduire la dose
d’exposition a la patiente. Actuellement deux types de systeme a balayage existent commercialement. Ceux qui
utilisent un détecteur a conversion indirecte (Fischer Imaging SenoScan) et ceux avec un systéme de conversion

directe (Sectra MicroDose Mammography) associé a un compteur de photons.

Compression du sein

Tube a rayons X s u

Palette de compression

Détecteur

s

Début du o , = | . Final du
| " balayage et
balayage et ’ o yag
d’exposition du = '-='F d’exposition

i du sein.
sein. ®

Figure 110: Principe de fonctionnement d’un systéeme a balayage qui utilise un faisceau de rayons X éventail fortement
collimaté. Le faisceau balaye d’un c6té a I’autre la surface du détecteur pour obtenir ainsi une image mammographique

compléte (D’aprés Sectra Medical Systems).
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‘ METHODES DE MESURE DE LA MTF

B.1.LA FONCTION REPONSE A UN SIGNAL PERIODIQUE CARRE

Ce type de mesure est basé sur I'utilisation d’'une mire comme celles de la Figure 111. Des groupes de paires de
lignes avec différentes résolutions spatiales (paires de lignes par millimétre, pl/mm) sont inclus dans la mire.
Cette mire est placée directement sur le détecteur et peut étre mise parallelement a I'axe de I'alignement des

pixels ou a 45° lors de la prise du cliché.

Paires de
lignes par mm

(pl/mm)

Figure 111: Mire avec une modéele a barres utilisée pour estimer la fonction de la réponse a un signal périodique carré.

A partir de I'image obtenue de la mire, la réponse sinusoidale est estimé par [44]):
(39)  M(u) =Z[M'(u) +5 M (3u) - S M'(5u) + -]

Ou:

u : Fréquence

M (u) : est la réponse sinusoidale a la fréquence u

M'(u) : est le signal périodique carré.

A partir de la réponse sinusoidale, il est possible de déterminer la fonction de transfert de modulation en
estimant les amplitudes obtenues d’un systéeme idéal et du systéme réel. Imaginons une mire ou les traits se
resserreraient de plus en plus. L'image de cette mire obtenue par un systéme idéal, sans perte de résolution
spatiale, ressemblerait a celle de la Figure 112-a. L'image de cette méme mire prise avec un systeme réel qui
présente une perte de résolution spatiale, est représentée sur la Figure 112-b. Finalement, la fonction de
transfert de modulation sera obtenue a partir du rapport des amplitudes du signal pour chaque fréquence

mesurées suivant les profils représentés (voir Figure 112-c).




La Fonction Réponse a un signal périodique carré

(a)

’ lIIII

()

~L

Figure 112: a) Image obtenue par un systéme idéal ol il n’y a pas de perte de résolution spatiale. b) Image obtenue par

un systeme réel qui présente une perte de résolution spatiale. c) MTF obtenue de la relation des deux profils.

L’avantage que présente cette méthode est :

e Implémentation simple et rapide.

Les Inconvénients:

e Difficile de déterminer I'amplitude correcte sur I'image numérique. (Avec le bruit de I'image, il est

difficile de déterminer I'amplitude de chaque trait arrondi du modéle de mire.)
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e L'utilisation de la conversion requiert des harmoniques. (Normalement il n'y a pas assez
d’harmoniques pour chaque fréquence dans le modéle de barres)
e Le nombre limité de fréquences incluses dans la mire ne permet pas d’avoir une réponse fréquentielle

treés précise.

En conclusion, cette méthode n’est pas recommandée pour faire une détermination précise de la MTF. Méme
si elle est rapide et simple a réaliser, elle présente une précision faible, elle est sensible au bruit et elle donne

un échantillonnage grossier.
B.2. METHODE DE LA FENTE

La méthode de la fente est basée sur la mesure de la fonction de dispersion linéaire (LSF, Line Spread
Function) du systéme, a partir de laquelle la fonction de transfert de modulation est estimée via une

transformation de Fourier [3, 31, 78].

Slit image accounted for

Raw slit image width variations
all al2 alffald als bi1l k12 biffbld bIS
0 0 O 0 OO0 OO0 O
a2l a2 ald als b21 ©®22 bJY b4 b25
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0 0O o 0 00 0 0
ail a52 [h53 a54 aS5 b51 b521B53 b54 bS5
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(all +al2 +al3 +al4 +al5)

Figure 113: Méthode utilisée pour rendre plus uniforme la grosseur de la fente sur I'image acquise [31, 78] .

La fonction de dispersion linéaire est obtenue en utilisant une mire en tantale de 1.5 mm d’épaisseur qui
contient une fente de 10 um (1 um) de largeur. La fente est inclinée d’un angle inférieur a 4° par rapport a
I'alignement des pixels du détecteur (figure 114). Puis, une plaque de plomb d’une épaisseur de 0.5cm est

placée tout autour de la mire.

Etape 1: L'image obtenue de la mire doit étre corrigée tout au long du bord de la fente pour supprimer les

variations d’épaisseur. Pour cela, une normalisation est réalisée. Cette normalisation est effectuée en divisant
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les valeurs de chaque pixel par la somme des valeurs de tous les pixels de la ligne ou se trouve le pixel original

(voir Figure 113).

Etape 2 : Une fois I'image normalisée, une fonction de dispersion linéaire sur-échantillonnée est générée en
utilisant les valeurs des pixels de certaines lignes consécutives. La procédure de création de la LSF sur-

échantillonnée est la suivante:
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Figure 114: Fonction de dispersion linéaire sur-échantillonnée (LSF, Line Spread Fonction) obtenue a partir de I'image

d’une mire de fente.

e la valeur du premier pixel de la premiere ligne correspond au premier point de la LSF sur-
échantillonnée, le premier pixel de la deuxiéme ligne correspond au deuxieme point, etc. Le premier
pixel de la N®™€ |igne sera le N®*™¢ point. Cette procédure est répétée pour tous les pixels des N
lignes. La valeur du deuxiéme pixel de la premiere ligne est le (N + 1) #™¢point, le deuxiéme pixel de
la deuxieme ligne sera le (N + 2) ¥™€point, etc. Ainsi, comme illustré sur la Figure 113, la LSF sur-

échantillonnée sera formée par les points [1, 2,3, ...,N, N+ 1,N + 2,... ,2N, ..., LN].

Le nombre de lignes N nécessaire pour que le bord passe d’une colonne de pixels a une autre est calculé a
partir de l'inclinaison du bord (N = 1/ tan(a)). Et il faut remarquer que la distance entre les points de la
LSF sur-échantillonnée est constante et égale a la valeur Ax/N, ou Ax est la distance entre les pixels de

I'image originale.
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Figure 115: MTF obtenues pour différentes inclinaisons de la fente. Le courbe de référence (IQST) est obtenue en
utilisant le fantdme 1QST (fantome utilisé pour estimer la MTF et DQE d’'un mammographe est développé par

I'entreprise GE Medical Systems). Pour cela, la méthode du bord décrit dans la section 2.2.1 du chapitre Il a été utilisée.

Les avantages que cette méthode présente sont:
e  Précision élevée, particulierement a fréquences élevées.
e Méthode établie.

Les inconvénients:

e Alignement précis nécessaire

e Besoin de multiples acquisitions dues a la susceptibilité de la méthode au bruit.
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‘ EFFICACITE DE DETECTION DE QUANTA (DQE)

Le parameétre principal largement utilisé pour comparer les performances des différents détecteurs

actuellement disponibles sur le marché est I'efficacité quantique de détection (DQE, Detective Quantum
Efficiency). L'une de ces interprétations est la mesure du pourcentage des photons X qui arrivent sur le
détecteur et qui sont utilisés par celui-ci pour former I'image [42]. Une autre définition est donnée comme une
mesure de la qualité du transfert du rapport signal a bruit entre I'entrée et la sortie du détecteur [42-44] au

carré, voir équation (3) et Figure 15, page 28 du chapitre I.

SNR(f)out)z

POE() = (ypc

C.1. RAPPORT SIGNAL SUR BRUIT A LA SORTIE

De I'équation (3), le rapport signal a bruit a la sortie peut étre déterminé par I'équation (40) [44]:

Signal(f)our = q, T(f)

Bruit(f)ous = "NPS(]C)

lao T(NHI?
(300 SNRpu*(r) = el

ou:

q, : Fluence de photons, c’est-a-dire, nombre de photons X qui traversent une unité de surface. Normalement

donnée en unités de [photons/mm?]

T(f) : est la fonction caractéristique du systeme qui décrit le transfert du signal de I'entrée a la sortie.
NPS(f) : Spectre de puissance de bruit

f : Fréquence spatiale

De (40), La fonction caractéristique du systeme, T(f) , peut étre réécrite comme suit :

IT(f) | = G MTF(f)
ou:

G : Facteur de gain sur une grande surface qui est déterminé a partir du signal moyen de la sortie D, en valeurs

de pixel, correspondant a la fluence moyenne de quanta a I'entrée.
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MTF(f ): Fonction de transfert de modulation
De cette facon, I’équation(40) devient (41).

D2 MTF(f) _  MTF%(f)
NPS(f) ~ NPS(f)/(D)2

(38) SNRoutZ(f) =
ou:

NPS(f): Spectre de puissance de bruit obtenu sur des images numériques en utilisant la méthode décrit dans

la section 2.2.2 du chapitre Il
C.2. RAPPORT SIGNAL SUR BRUIT A L'ENTREE

Le rapport signal a bruit a I'entrée du détecteur correspond au nombre de photons a I'entrée du détecteur par
unité de surface. Cela revient a considérer le détecteur comme un compteur de photons plutét que comme un
détecteur intégrateur d’énergie. Dans ce cas, le signal d’entrée correspondra au nombre de photons qui

arrivent au détecteur.
Signal,, =n

Le processus de génération de photons X est représenté statistiquement par une distribution de Poisson. Pour
une distribution de Poisson, la moyenne et |'écart-type ont la méme valeur. De cette facon, le bruit a I'entrée
du détecteur peut étre décrit par I'écart-type, qui est obtenu par la racine carrée du nombre de photons qui

arrivent au détecteur.
Bruit;,, = \n

Donc, le carré du rapport signal a bruit a I'entrée du détecteur sera obtenu par le nombre de photons qui

arrivent au détecteur (voir équation (41)).

(41)  SNR;,* = (\/%)2 =n

En termes de fluence de photons X :
2 _ 2 _
SNRL'n - SNRideal =4
Donc, I’équation (3) aura finalement la forme de I'équation (42) [45] :

__ D2MTF2(f)

(42) DQE 40 NPS(f)

L’estimation de I'Efficacité Quantique de Détection d’un systeme numérique dépendra donc, de la Fonction de
Transfert de Modulation du systeme [MTF (f)], du Spectre de Puissance de Bruit [NPS(f)] et de la fluence de

photons a I'entrée du détecteur.
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Un exemple de courbes de I'Efficacité Quantique de Détection, obtenue pour des systemes numériques a
conversion directe et a conversion indirecte et pour des couples écran-film est montré sur la Figure 16. Ces

courbes montrent |'efficacité de détection des systémes en fonction de la fréquence spatiale.
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Figure 116: Efficacité Quantique de Détection d’un couple écran-film, d’un détecteur a conversion directe et d’un

détecteur a conversion indirecte [8].
C.3.ESTIMATION DE g,

L’estimation du rapport signal a bruit par unité d’exposition du kerma dans I'air peut étre réalisée a partir des
valeurs tabulées comme indiqué dans la recommandation IEC-62220-1-2 ou de I'estimation de modeéles de
simulations des spectres comme celles utilisées dans le logiciel xcpm5r, SRS-78 ou SpecGenB [64]. Un spectre
obtenu avec le logiciel SRS-78 pour une anode Mo (sans filtration additionnelle), une tension de 28 kVp et une

charge de 1mAs est montré dans la Figure 117.

Il y a deux fagons d’estimer le rapport signal a bruit. Il est possible de considérer le détecteur comme un

compteur de photons X,

keV

9o = @(E)dE
0

ou il est possible de considérer le détecteur comme un intégrateur d’énergie.

(fokev(z)(E)dE)z

qo = fokevo(E)Esz
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Spectre de Rayons X pour une anode en Mo
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Figure 117: Simulation d’un spectre de rayonnement X pour une anode en Mo avec une tension de 28 kVp. Le spectre

est généré avec le logiciel SRS-78.
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. THEORIE STATISTIQUE DE LA DETECTION

D.1.GENERALITE

La théorie de la détection fournit les bases pour établir des détecteurs de signaux affectés par du bruit.
L'approche est basée sur la théorie des tests d’hypothéses qui a partir de la connaissance des caractéristiques
statistiques des hypotheéses possibles, assigne une donnée quelconque d’entrée, a une de ces hypothéses. Pour

le cas d’un probléme de détection binaire, deux hypotheses sont définies:

e Hg: Lesignal n’est pas présent.

e H;:Lesignal est présent.
De facon mathématique, I'hypothése Hy suppose un signal X distribué selon une loi de probabilité particuliere,
par exemple gaussienne N(u, 02), tandis que I'’hypothése H; correspondra a un signal X distribué selon une
autre loi de probabilité qui peut étre gaussienne également centrée sur une autre valeur moyenne avec un
autre écart type. Un exemple de lois de probabilité correspondant a chaque hypothése est montré dans la

Figure 118.
Dans une situation triviale, les deux hypothéses peuvent correspondre a :

e Ho:x[0] =w[0]
e Hj:x[0] =s[0] +w[O]

Oou:

X[0] : donnée d’entrée

S[0] =: signal par exemple constant valant toujours 1
w[0]~N(u, ¢2): bruit additif gaussien

Sous ces conditions, la tache de détection consiste a déterminer un niveau de seuil. Ce seuil permettra de
decider a quelle I’hypothése la donnée d’entrée sera assignée. Si le niveau de seuil S est fixé a une valeur de
S=0.5 par exemple, la donnée d’entrée sera assignée a I'hypothése H; six[0] > 0.5, et a I'hypothése Hj si

x[0] < 0.5.

L'assignation d’un seuil genere deux types d’erreurs. La premiere, appelée « erreur de type | », est generée
quand la donnée d’entrée est assignée a I’hypothése H; alors qu’elle appartient a I'hypothése H,. Dit d’autre
facon, quand la donnée d’entrée est supposée contenir le signal mais qu’en realité, elle ne contient que du
bruit. La loi de probabilité de ce type d’erreur s’exprime par P(H;|H,)P(H,) et est connue comme la
probabilité de fausse alarme (Pra). Le deuxiéme type d’erreur apparait quand I’hypothése H, est assignée a la
donnée d’entrée mais qu’elle appartient a I'hypothese H;. La loi de probabilité de cette derniere erreur

s’appelle « non détection » et est donné par P(Hy|H;)P(H,).
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p(x[0]]HO) p(:[0]IHL)

Figure 118: Représentation graphique des hypothésesHy (1t = 0,0 = 1)etH;(u=1,0 =1).

Dans notre exemple, le seuil a été fixé a une valeur de 0.5 (ce qui semble raisonable puiqu’il s’agit du point
central entre O et 1). La probabilité de fausse alarme est donnée par la surface sous la courbe de la densité de
probabilté relative a I’hyptohese Hy a partir de la valeur du seuil jusqu’a I'infini. Cette probabilité correspond a

une valeur de 0,3 pour notre exemple (Figure 119).

Normal Plot, mu = 0.0 sigma = 1.0

F T i i f t t t
-4 -3 -2 -1 o 1 2 3

mu=[0.0 | sigma = 1.0 | x1=[0.5 | x2=z

P(x1<X<x2)= |0.308537

Figure 119: Probabilité de fausses alarmes avec un seuil centrée a une valeur de 0.5 et pour du bruit centré sur

u=0eto?=1.

L’autre probabilité importante est la probabilité de detection (Pp). Cette probabilité est definie par la surface de
la densité de probabilté relative a I’hypothese H1 a partir de la valeur du seuil jusqu’a l'infini. Dans le cas de

notre exemple la probabilité de détection est de 0,7 (Figure 120).
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Normal Plot, mu= 1.0 sigma = 1.0

F T T T t t t t
-3 -2 -l 0 1 2 3 4

mu= 1 | sigma=[1.0 | x1=[os | x2=5

P(x1<X=<x2)= |0.681431

Figure 120: Probabilité de détectabilité pour un signal d’amplitude égal a 1, avec un seuil fixé a une valeur de 0.5 et

affecté pour de bruit centre sur u = 0 et g% =

D.2.CRITERE DE NEYMAN-PEARSON

Lorsque la probabilité de fausse alarme, joue un réle important dans la détection du signal, il est possible de
fixer cette probabilité a une valeur relativement basse (a) et de maximiser ainsi la probabilité de détection. Ce

type de probleme peut étre résolu en utilisant le critere de Neyman-Pearson (NP).

Selon le critére de Neyman-Pearson, une fonction L(x) (voir I'équation (43)) est définie comme variable de
décision. Si une donnée d’entrée quelconque x est telle que L(x) > y, alors la donnée x sera assignée a
I’hypothese H; et vice-versa.

_ P@&lHY
P(xlHo)

(43) L(x) >y

La probabilité de fausse alarme est:
(44) Ppy = fyoo P(x|Hy)dx = a

Un exemple de I'application de ce critere est décrit ci-dessous :

Imaginons que la minimisation de la probabilité de fausse alarme (équation (44)) soit trés importante, et
gu’elle soit fixée a une valeur Pea=1x10". Alors en utilisant le théoréme du Neyman-Pearson sur les mémes
distributions de probabilité gaussiennes qu’au paragraphe D.1, pour chacune des hypotheéses, il est possible de

trouver la valeur du seuil permettant d’obtenir cette valeur de probabilité de fausse alarme:
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1 1
Pl VP [ 3 Glo1 - 17?]

L(x) = =
POl ——exp [~ (el0?]

>y

L(x) = exp —%(xz[o] —2x[0] + 1 — xZ[O])] >y

x[0] > In(y) +%

x[0] > v’

[oe]

_ (T etdt = 1x10-3
Pry = jy, P(x|Hy)dx = fy, erpl- 5D ]dt = 1x10

Ce y’:3
x[0] > 3

Le seuil doit étre fixé a une valeur de 3 pour assurer une probabilité de fausse alarme égale a 1x10°. 1 est
important de remarquer que fixer la probabilité de fausse alarme a une valeur basse affecte aussi la probabilité

de détection. Pour I'exemple, la probabilité de détection tombe a 0.023, ce qui est une valeur basse aussi.

D.3.MATCHED FILTERS

Si le critére de NP est appliqué a une image d’entrée représentée sous la forme d’un vecteur, notre probleme

de détection de signal assignera cette image d’entrée a une des hypothéses suivantes :

e Hy:x[n] =wn] n=01..,N—1
e Hp:x[n] = s[n] +w[n] n=01..,N—-1

La représentation vectorielle « x », d’'une image d’entrée « g » est décrite par I'exemple ci-dessous :

b1 . , .
d] : Image d’entrée.

Représentation vectorielle de I'image d’entrée g.

QL O T Q

De I'équation (43), la variable de décision L(x) pour notre systéme est déterminée par :

>y
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>y

N—-1 N-1
LG) = exp [— 2%(2@:&1] ~ sln])? - Z(x[n])2>
n=0 n=0

=5 xinlsin] ~ 5 Y (s[n])? > Iny
n=0 n=0
T(x) = ) x[n]s[n] > c?lny +% (s[n])?

0 0

S
1l
S
1l

45) T(x) = Yn_gx[n]s[n] >y

A partir de I'équation (45) le détecteur peut étre modélisé par le diagramme de la Figure 121. Ce détecteur est
aussi connu comme corrélateur ou réplica-corrélateur, puisque la détection du signal dépend de la corrélation

entre I'image d’entrée et le signal a détecter.

>y - > H,

<y F——» H

s[n]

Figure 121: Détecteur Newman-Pearson ou « Réplica-Corrélateur » d’un signal déterministe dans du bruit gaussien

Ce modele peut étre aussi utilisé pour une distribution de probabilité multivariable. La démonstration suivante
est importante parce que dorénavant, on utilisera la notation matricielle obtenue a partir de la représentation

de la probabilité multivariable.

exp [— %(x—s)TC_l(x—s)]

_ (ZH)%det%(C)
- 1

L(x) >y

————exp [~ 2xTc 1]
(21)7 det?(C) 2

1
) [(x—8)TC (x—s)—xTC'x] > Iny
1
-3 [xTC1x —2xTC s+ sTC s —xTC'x] > Iny
xTC1s — %STC‘ls >iny

46) xTCls>Iny+3sTC1s
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Si € =0%1

XTS 1 T
(47) ?>ln Y+525S

T(x)=x"s>oc%Iny +%sTs
48) T(x) =xTs=YN3x[n]s[n] >y

On peut noter la similitude des équations (45) et (48).

D.4.0BSERVATEURS MATHEMATIQUES

Les détecteurs corrélateurs ol réplica-corrélateurs sont connus aussi sous le nom d’observateurs
mathématiques. Un observateur est défini par une variable de décision T (x) qui peut avoir différentes formes.
Les deux formes les plus connues sont celles de 'observateur idéal bayésien et du filtre non-blanchisseur (Non
Pre-Whitening Matched Filter). L'observateur bayésien a une fonction T'(x) définie par I’équation (46), alors

que le filtre non blanchisseur a une fonction T (x) définie par I’équation (48).

D.4.1. OBSERVATEUR IDEAL BAYESIEN

L'observateur mathématique idéal bayésien peut étre considéré comme un filtre blanchisseur en raison de la
multiplication de I'image d’entrée par l'inverse de la matrice de covariance. Si on définit I'inverse de la matrice

de la covariance comme €™ = DD ou D = diag(1/50,1/01,...,1/aN — 1). L'équation (46) devient :
T(x)=x"C's =xTD"Ds
T(x) =x"s'

La transformation linéaire D, appelée dorénavant matrice blanchisseuse produit un bruit blanc (W' = Dw). Cela

peut étre vérifié par la matrice de covariance du bruit qui fournit une matrice d’identité.
C, =E(ww")=EDww'D")
= DE(ww")DT = DCDT

=D(D'D)'DT =1

Cet observateur idéal est modélisé par le diagramme de la Figure 122.
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Figure 122: Bloc diagramme de I'observateur idéal bayésien.
La détectabilité de cet observateur est défini par le rapport signal sur bruit établit comme:

[E(T; Hy) — E(T; Ho)]?
var(T; Hy)

d* = SNR =

Ou les moments T(x) = x"C~'s sont:
E(T; Hy) = E(W'C1s) = 0
E(T;H) =E[(s+w)TC's]=s"C's
var(T; Hy) = E[(T — E(T))?] = E[(WTC's)?] = E[sTC"'ww"C1s)]
=sTC'E(ww)C s =sTC s
Pour finalement obtenir :

02 = SNR = (s"C's)? s
B ~ sTCcls ¢

D.4.2. FILTRE NON-BLANCHISSEUR

Le filtre non blanchisseur est représenté par le modéle de la Figure 121 et comme son nom l'indique, cet
observateur n’utilise pas une matrice blanchisseuse D. De cette maniere les données d’entrée ne sont pas
distordues par I'égalisation du bruit faite par I'application de l'inverse de la matrice de covariance sur la

variable de décision. La détectabilité de cet observateur est définie a partir de ses moments.

Pour T(x) = xTs

E(T;Hy) =Ew's)=0
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E(T;H) =E[(s+w)Ts]=5"s
var(T;Hy) = E [(T - E(T))2] =E[(W"s)?] = E[s"Twws)]
= sTE(wwT)s = sTCs
Pour finalement obtenir le rapport signal sur bruit pour cet observateur mathématique :

T2
49) d? = SNR = (ST—S)
s''Cs

D.4.2.1. CALCULE DU SNR POUR UN OBSERVATEUR MATHEMATIQUE NPWMF
A PARTIR DES PARAMETRES PHYSIQUES DU DETECTEUR

Pour I'observateur mathématique NPWMF, la détectabilité ou le rapport signal sur bruit est donné par
I’équation (49). Si cette relation est rapportée dans le domaine spatial, elle correspond a un systéme ou
I'entrée est égale a un signal d’entré s affecté par du bruit gaussien w, et ou la sortie correspondra a I’adition

de ces deux derniers parameétres f = s + w affectés par une fonction de transfert linéaire H (voir Figure 123).

Figure 123: Modele du détecteur mammographique.
A partir de ce modeéle on obtient un rapport signal sur bruit établit par I'équation (50).
x = Hr.
s=x,+x,=H(r, +ry) = HAr
(50) d? = SNR = WA (A"
(HAM)TC(HAT)
Dans le domaine de la fréquence, le SNR est donné par la transformé de Fourier de I’équation (50) :

TF TF TF
H - MTF; C—> NPS; Ar —» AS

2
[1IMTE(HAS()1* df |
[IMTF(f)AS(f)|2NPSdf

(51) d? = SNR(f) =
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Ou:

MTE (f).- fonction de transfert de modulation

NPS(f).- spectre de puissance du bruit

S(f).- spectre du signal par exemple un objet circulaire avec un diamétre d
f .- fréquence

Le calcul du rapport signal sur bruit dans le domaine fréquentiel (équation (51)) exige la connaissance du signal,
dans notre problématique, le spectre d’un objet circulaire ainsi que les valeurs des parametres physiques du

détecteur. Un spectre d’un objet circulaire peut étre calculé a partir I'expression suivante :

AS(f) = AC - S(f) =AC-§M

\/7
Oou:

AC .- Contraste

d.- diametre de I'objet circulaire avec un diametre d

J1.-Fonction de Bessel de premier ordre
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Corrélation entre les performances physiques mesurées des détecteurs et la qualité

diagnostique de I'image en mammographie numérique.

Hector PEREZ-PONCE

Résumé — En mammographie numérique, il existe deux approches pour évaluer la qualité de I'image. Dans la
premiere approche, une méthode visuelle basée sur un observateur humain permet la détectabilité des Iésions en
radiographie mammographique. Malheureusement, cette approche de qualité nécessite d’importantes ressources
humaines et du temps lors de son implémentation, et elle est affectée par la variabilité inter-évaluateurs. Dans une
deuxieme approche, des parameétres objectifs et indépendants de I'observateur humain, présentant une relation
avec la résolution et le contraste de I'image (MTF et NPS), sont utilisés pour une évaluation de la performance des
détecteurs. Cependant, il n’existe pas de relation directe entre ces parametres et la détectabilité des lésions. Une
méthode permettant d’avoir une approche de la qualité de I'image, a la fois indépendante de facteurs humains et
présentant une relation directe avec la détectabilité des Iésions, permettrait d’utiliser |'équipement
mammographique de maniére optimale. Ce travail de thése présente le développement d’une telle méthode,
consistant a générer par ordinateur des images virtuelles a partir d’'un modeéle « Source a rayons X/Détecteur
numérique », qui prend en compte les valeurs mesurées de la MTF et du NPS des équipements mammographiques
en conditions cliniques d’utilisation. De par les résultats obtenus dans notre travail, nous avons contribué a établir le
lien entre les caractéristiques physiques des détecteurs et la qualité clinique de I'image dans les conditions
habituelles d’exposition. De plus, nous suggérons que notre modele de création d’images virtuelles puisse étre utilisé
pour déterminer rapidement les conditions optimales en mammographie. Il s’agit, en effet, d’un aspect essentiel a
considérer pour la radioprotection des patientes, particulierement dans le cadre du dépistage de masse organisé, et
qui est habituellement un processus expérimental long et fastidieux a mettre en ceuvre.

Mots-clés : mammographie numérique, qualité de I'image, performances physiques des détecteurs

Correlation between the physical performances measured from detectors and the diagnostic image

quality in digital mammography.

Abstract—In digital mammography two approaches exist to estimate image quality. In the first approach, human
observer assesses the lesion detection in mammograms. Unfortunately, such quality assessment is subject to inter-
observer variability, and requires a large amount of time and human resources. In the second approach, objective and
human-independent parameters relating to image spatial resolution and noise (MTF and NPS) are used to evaluate
digital detector performance; even if these parameters are objective, they are not directly related to lesion detection. A
method leading to image quality assessment which is both human independent, and directly related to lesion detection is
very important for the optimal use of mammographic units. This PhD thesis presents the steps towards such a method:
the computation of realistic virtual images using an “X-ray source/digital detector” model taking into account the physical
parameters of the detector (spatial resolution and noise measurements) measured under clinical conditions. From results
obtained in this work, we have contributed to establish the link between the physical characteristics of detectors and the
clinical quality of the image for usual exposition conditions. Furthermore, we suggest the use of our model for the
creation of virtual images, in order to rapidly determine the optimal conditions in mammography, which usually is a long
and tedious experimental process. This is an essential aspect to be taken into account for radioprotection of patients,
especially in the context of organized mass screening of breast cancer.

Keywords: digital mammography, image quality, physical performances of detectors
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