Synthese

1 Introduction

Contexte Clinique

Dans le monde, le cancer du sein est le cancer le plus fréquent et le deuxieéme cancer le plus mortel
chez la femme, avec pres de 1.7 millions de nouveaux cas diagnostiqués en 2012. En France, environ
une femme sur dix développera un cancer du sein au cours de sa vie. Avec 53 000 nouveaux cas et
prés de 11 500 déces estimés en 2011 [1], le cancer du sein est le cancer le plus fréquent chez les
femmes en France et la principale cause de déces par cancer. Compte tenu de ces statistiques, le
cancer du sein est un probleme majeur pour la santé publique mondiale. Dans ce cadre, les tech-
niques d’imagerie constituent un élément essentiel pour le dépistage, le diagnostic, la stadification
et le traitement du cancer du sein. Elles guident les cliniciens vers une planification de traitement
plus efficace, permettant ainsi de meilleurs résultats sur la santé de la patiente.

Au cours du développement du cancer du sein, la formation de nouveaux vaisseaux sanguins
pathologiques via le processus angiogénique permet d’irriguer les tumeurs de plus de 1-2 mm et
d’alimenter ainsi leur croissance [2]. Des techniques d’imagerie combinées & des agents de contraste
par voie intraveineuse ont été développées afin de visualiser ’angiogenese tumorale et d’améliorer
la détection, la caractérisation et la localisation des lésions cancéreuses. L’imagerie par résonance
magnétique avec injection de produit de contraste (CE-MRI) est actuellement la technique d’ima-
gerie standard pour détecter un développement vasculaire anormal et des prises de contraste des
lésions mammaires. CE-MRI est cependant tres cotiteuse et peu disponible. De plus, sa résolution
spatiale pourrait étre insuffisante pour la détection de certains types de lésions, et ne permet pas
d’imager les amas de microcalcifications, dont la présence est un important indicateur diagnostic.

Il a été démontré que 'imagerie du sein par rayons X associée a l'injection d’un produit de
contraste peut également fournir des images morphologiques et fonctionnelles. Le développement
de angiomammographie double-énergie (CESM pour “Contrast-Enhanced Spectral Mammogra-
phy”) a permis l'utilisation de produits de contraste intraveineux en clinique avec des appareils
conventionnels de mammographie. En CESM, apres I'injection du produit de contraste iodé, le sein
est comprimé, puis deux images sont acquises avec des spectres de rayons X différents. L’un des
spectres se situe en dessous de la discontinuité K de l'iode, dit & basse énergie (LE, “low-energy”)
et lautre au-dessus, ou & haute énergie (HE, “high-energy”). Par combinaison de deux images,
nous obtenons une image ou la prise de contraste de 'iode est rehaussée. Cependant, CESM est
une technique de projection 2D et présente, par conséquence, des limites pour décrire la structure
3D interne des lésions et pour fournir une information fonctionnelle 3D précise.

Nouvelles Techniques &4 Rayons X pour I’'Imagerie Vasculaire du Sein

La tomosynthese numérique du sein (en anglais, “Digital Breast Tomosynthesis”, DBT) est une
technique d’imagerie a faible dose récemment introduite dans la pratique clinique. En DBT, des
images pseudo-tomographiques du sein sont reconstruites a partir d’un nombre limité de projections
acquises sur une plage angulaire limitée. Elle permet de surmonter partiellement la perte d’infor-
mation tridimensionnelle de la mammographie conventionnelle [3]. En raison de I'incomplétude des
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données (dans le sens de la couverture de Fourier), il n’existe pas une unique solution analytique
pour la reconstruction des données. Le volume pseudo-3D reconstruit est caractérisé par une tres
haute résolution spatiale dans les plans paralleles au détecteur, mais une résolution en profondeur
limitée. Cela se traduit par la génération de plans focaux dont les structures dans le plan sont
nettes, tandis que celles hors du plan focal sont floues [4]. Ainsi que I'angiomammographie, la
combinaison de la DBT et d’un produit de contraste, appelée angiotomosynthese ou CE-DBT (en
anglais, “Contrast-Enhanced Digital Breast Tomosynthesis”), permet d’obtenir de l'information
fonctionnelle 3D du sein et est actuellement a 1’état de recherche. Différentes stratégies d’acquisi-
tion [5-14], de méthodes de recombinaison [13,15], ainsi que 1'utilisation de détecteurs discriminant
en énergie [16] ont été étudiées afin de minimiser les artefacts et d’améliorer 'annulation de texture
résiduelle.

D’autre part, le concept d’un scanner dédié a 'imagerie du sein (en anglais, “ dedicated breast
Computed Tomography”, bCT), est aussi étudié par différents groupes de recherche [17-20]. Dans
cette méthode, la patiente est typiquement positionnée en décubitus ventral, et le tube a rayons X et
le détecteur tournent autour de son sein. Les images de projection sont acquises puis reconstruites
par des méthodes tomographiques, a une résolution spatiale quasi-isotrope. Beaucoup d’efforts
de recherche ont été orientés vers le développement de cette technologie, en particulier sur la
dose de rayonnement ionisant [17,21,22], le spectre de rayons X [23-25] et leur diffusion dans le
sein [26, 27], lorbite d’acquisition [28], la topologie du systéme et la résolution spatiale [29-33],
le bruit anatomique [34, 35] et la gestion des artefacts dans les images [36]. Ainsi que pour la
DBT, la bCT combinée & un agent de contraste vasculaire, dite angiotomographie ou CE-bCT
(en anglais, “Contrast-Enhanced breast Computed Tomography”), peut fournir des informations
morphologiques et fonctionnelles des lésions mammaires en synergie [37]. Dans le cas de la CE-
bCT, la relation entre la concentration du produit de contraste et I'intensité des coupes CT (unités
Hounsfield) est simple car il existe une relation linéaire directe entre ces deux valeurs. En raison
du nombre de projections et du temps acquisition élevés, une technique de recombinaison double-
énergie pour CE-bCT est envisageable.

Objectifs de la These

La CE-DBT et la CE-bCT sont deux techniques d’imagerie actuellement en investigation par
des groupes de recherche académiques et industriels. Il est cependant probable que le potentiel
quantitatif de la CE-DBT se revele limité, en raison de la faible résolution en profondeur causée
par son ouverture angulaire limitée. CE-bCT, avec sa résolution spatiale quasi-isotrope et son
intensité de signal proportionnelle au coefficient d’atténuation linéaire, est supposée offrir une
information quantitative plus précise, bien qu’'une utilisation a faible dose reste toujours un défi.
Aujourd’hui, la valeur ajoutée de la CE-bCT sur la CE-DBT au niveau de leur capacité a fournir
des informations quantitatives est encore inconnue, et une évaluation complete de la performance
quantitative de ces deux technologies serait bénéfique.

Les travaux de recherche présentés dans cette these ont été axés sur les thematiques suivantes :
1) Poptimisation et 1’évaluation d’une technique double-énergie pour I’angiotomographie et 2) la
comparaison de cette technique avec CE-DBT au niveau de leur capacité a détecter et localiser les
tumeurs avec précision ainsi qu’a fournir des informations quantitatives précises sur la morphologie
et la concentration des prises de contraste, tout en gardent des niveaux de dose comparables a
une mammographie conventionnelle. Une géométrie d’acquisition avec un faisceau conique a été
considérée pour les deux techniques, car il existe un intérét a investiguer des techniques basées
sur des géométries typiques de la mammographie. Ce choix permettrait par exemple de fournir
différents examens avec le méme équipement, réduisant ainsi les cotits et améliorant ’accessibilité.

Dans un premier temps, nous avons implémenté et validé une plateforme de simulation capable
de modéliser différentes techniques d’imagerie du sein par rayons X, et de fournir des images
radiographiques de fantomes numériques simples et complexes. Deuxiemement, nous avons réalisé
une étude d’optimisation pour la technique CE-bCT basée sur une approche double-énergie, dans
le but de maximiser la qualité des images équivalent-iode et des images morphologiques. Enfin,
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nous avons comparé le potentiel quantitatif des méthodes CE-bCT et CE-DBT au travers de
I’évaluation de la détectabilité, de la caractérisation, de la localisation et de la mesure de ’étendue
3D des lésions iodées. Dans une étude impliquant des observateurs humains, la détectabilité et la
caractérisation des lésions iodées de différentes tailles, formes et concentrations ont été comparées
entre CE-bCT et CE-DBT, grace a 'utilisation d’un fantéme anthropomorphique numérique du
sein.

2 Simulation de I’Imagerie 3D du Sein par Rayons X

CatSim, en anglais “Computer Assisted Tomography SIMulator”, est une plateforme numérique
de simulation pour 'imagerie par rayons X. Initialement congue a la fin des années 2000 par GE
Global Research Center (CT and X-ray Laboratories, Niskayuna, NY, USA), CatSim permet au-
jourd’hui de simuler différentes géométries d’acquisition, incluant des spectres polychromatiques,
des modeles réalistes de détection de photons X, des méthodes Monte Carlo pour I'estimation de
la diffusion de photons X et de ’absorption de rayonnement, etc. CatSim supporte des fantémes
numériques composés par des objets analytiques, maillés ou voxélisés. Les différents matériaux et
leurs coefficients d’atténuation linéaire respectifs (incluant les interactions Photoélectrique, Comp-
ton et Rayleigh) sont fondés sur la base de donnéee développée par les membres de la collaboration
Geant4!.

Dans le cadre de ces travaux de these, différents modules pour la chaine de simulation de
CatSim ont été développés et validés, permettant de concevoir, optimiser et comparer des systémes
de mammographie numérique (MX), DBT et bCT, tout en tenant compte de géométries coniques
réalistes et de spectres de rayons X généralement utilisés pour I'imagerie radiographique du sein.
Par la suite, nous présenterons une courte description de ces modules, incluant certains détails sur
la chaine d’acquisition de CatSim, de la génération des photons X jusqu’a la formation des images.

Définition du Systéme de Coordonnées et de la Géométrie d’Acquisition

Dans notre recherche, une géométrie de faisceau conique a été retenue pour la simulation des images
de projection DBT et bCT. Avec le systeme d’imagerie dans sa position initiale centrée, le plan
du détecteur a été défini de maniere a étre parallele au plan x-z. La distance entre la source de
rayons X et le Centre-de-Rotation (COR), ou isocentre, a été définie comme la distance source-
isocentre (SID). La distance entre la source et le détecteur (sur la ligne passant par I'isocentre) a
été définie comme la distance source-détecteur (SDD). L’angle de rotation du bras mécanique, ou
I'angle d’acquisition 3, a été défini comme 'angle entre la ligne passant a travers de la nouvelle
position de la source et 'isocentre, et la méme ligne lorsque le systéeme est dans son état centré
initial (i.e. 8 =0).

Modélisation de la Source de Rayons X et du Spectre d’Emission

Les rayons X sont générés lorsque des électrons sont accélérés et entrent en collision avec ’anode
cible, dans une région appelée foyer thermique. La taille du foyer ainsi que son déplacement peuvent
dégrader la résolution spatiale du systéme d’imagerie [30,38-40]. Néanmoins, pour les investigations
menées au cours de cette de these, leurs effets ont été négligés. Nous avons considéré une source
ponctuelle émettant de facon isotrope dans toutes les directions pour toutes les simulations. De plus,
les projections ont été supposées acquises dans un mode “step-and-shoot”, i.e. avec un déplacement
instantané (vitesse infinie) entre deux angles de vue consécutifs.

En ce qui concerne le spectre d’émission du tube a rayons X, deux modeles ont été adoptés selon
la technique d’imagerie et sa gamme d’énergie spécifique : SpeXim et TASMIP. SpeXim est une
abréviation de “Spectrum Simulator” et a été développé chez GE Healthcare. Il fournit des spectres
a faible énergie (tension d’accélération entre 0 et 49 kV) pour les anodes en Molybdéne (Mo) et
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Rhodium (Rh), généralement utilisées en mammographie et tomosynthese. TASMIP, qui signifie
“Tungsten Anode Spectral Model using Interpolating Polynomials”, a été développé et publié par
Boone et al. [41]. 11 fournit des spectres & plus haute énergie (tension d’accélération entre 30 et 140
kV) pour ’anode en Tungsténe (W) typiquement utilisée dans des systémes CT. Les deux modeles
ont été implémentés de maniere & fournir des spectres de fluence X, en unités de photons par mm?,
a 1m de la source et normalisés par le courant du tube et le temps d’exposition (produit mAs).
Une filtration additionnelle a été utilisée pour modeler davantage la dépendance énergétique et
directionnelle de la fluence des rayons X générés par ’anode. Cela peut étre effectué en utilisant a

la fois des filtres plats (pour 1’énergie) et des filtres “nceud papillon” (pour la direction).

Fantomes Numériques du Sein

Trois types de fantomes numériques du sein, représentant le sein comprimé et non comprimé d’une
maniére plus ou moins réaliste ont été considérés pour nos investigations : 1) modeles analytiques,
représentant le sein par des primitives géométriques. Ils permettent de calculer tres rapidement
la projection de rayons X et sont bien adaptés pour évaluer les propriétés spatiales et du bruit
d’un systeme d’imagerie donné ; 2) modeles en mailles polygonales, avec une plus grande flexibilité
pour définir des surfaces complexes et une grande fidélité anatomique. Ils sont préférables pour
les simulations impliquant des taches sur la détectabilité et la caractérisation en présence d’un
fond anatomique ; 3) modeles voxélisés des fantomes analytiques et maillés précédents, nécessaires
dans nos investigations pour les calculs Monte Carlo de diffusion des photons X et de dose de
rayonnement absorbée.

Pour les trois modeles, indépendamment de leur structure interne, nous avons supposé que le
sein est composé de tissus fibroglandulaires et adipeux, ou alors d’'un mélange homogene de ces
deux tissus (sous hypothése de conservation de volume). Selon les objectifs de la simulation, une
couche de peau a été également ajoutée. La composition chimique des tissus fibroglandulaires, des
tissus adipeux et de la peau a été basée sur le travail de Hammerstein et al. [42]. La composition
chimique des microcalcifications a été modélisée comme de la hydroxyapatite de calcium (CaHA).

Projection des Rayons X Primaires

Des images de projection associées aux photons primaires (i.e. sans difussion) traversant les modeles
de sein décrits ci-dessus ont été générées en utilisant la loi de Beer-Lambert. Le facteur de trans-
mission de 'objet imagé I(E)/Io(E), pour un faisceau partant de la source ponctuelle s vers un
élément ¢ du détecteur, est donné par :

I];)(<EE’)) = exp (Z ,LLO(E)tiS()) (1)

oeO

ou Iy(E) et I(E) sont les intensités de rayons X incidentes et transmises respectivement, O est
I’ensemble ordonné des structures o composant 1’objet imagé, ¢;,, est I’épaisseur de chaque structure
o dans le trajectoire du faisceau i—s et u,(F) est le coefficient d’atténuation linéaire de la structure
primitive o, a énergie F.

Simulation Monte Carlo pour la Diffusions des Photons X

Les approches Monte Carlo (MC) [43-46] sont couramment utilisées pour suivre individuellement
le transport d’un grand nombre de photons a travers un objet irradié, permettant ainsi d’estimer le
flux de photons diffusés. La probabilité de diffusion est calculée pour toute interaction des photons
jusqu’a la surface du détecteur, comptabilisant de cette maniere les interactions d’ordre supérieur.
Pour une confiance statistique élevée sur le résultat final, de plus en plus de photons sont simulés
jusqu’a ce que le signal de diffusion atteigne un certain niveau de confiance. Par conséquent, les
techniques MC conventionnelles nécessitent généralement un temps de calcul élevé pour obtenir
un faible bruit et des résultats exploitables.
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De nombreuses méthodes employant 1'accélération de hardware [47] et la réduction de la va-
riance [48,49] ont été développées pour pallier les inconvénients de la technique MC conventionnelle.
Une autre approche pour simuler le rayonnement diffusé est basée sur des techniques analytiques.
Ces méthodes décrivent la fluence de photon a chaque point de I’espace comme un champ de dif-
fusion [50,51]. Les équations intégrales décrivant ’absorption de photons et leur diffusion sont
calculées pour modéliser la facon dont le flux des photons X évolue, étant donné le flux a tous
les autres points dans ’objet. Dans cette approche, pour une solution exacte, le temps de calcul
nécessaire reste encore élevé.

Dans CatSim, une combinaison des méthodes de simulation Monte Carlo conventionnelle et
analytique a été mise en ceuvre pour calculer le champ de diffusion. Pour les investigations menées
au cours de cette these, des modifications ont été introduites dans le code MC original permettant
de simuler des géométries de faisceau conique. L’approche hybride consiste a utiliser le moteur
MC classique pour le transport de photons a l'intérieur de I'objet et un calcul analytique de la
probabilité de diffusion. Le résultat est une approximation du comportement du diffusé a l'intérieur
de 'objet et un signal de diffusion lisse sur le détecteur. L’approximation du champ s’améliore avec
l'augmentation du nombre de photons. A la limite, le champ de diffusion calculé converge vers le
vrai champ, ce qui traduit une carte de probabilité de diffusion des photons vers la surface du
détecteur. Des résultats exploitables sont acquis de maniere extrémement rapide, ce qui permet le
calcul dans des intervalles de temps pratiques.

Simulation Monte Carlo pour la Dose Absorbée

En plus de l'estimation du rayonnement diffusé, le moteur Monte Carlo a été utilisé pour estimer
la dose de rayonnement absorbée par les fantomes du sein durant la simulation des images de
projection. Le moteur MC suit le transport des photons X a l'intérieur de ’objet voxélisé, avec les
variations d’énergie et de direction du mouvement prévues par les modeles d’interaction atomique.
L’énergie (en keV') absorbée par I'objet voxélisé lors des interactions du type Photoélectrique ou
Compton est accumulée pendant la durée de vie du photon.

La dose de radiation délivrée aux fantomes, D(r), a été transformée en dose glandulaire moyenne
(AGD, en anglais “Average Glandular Dose”), en prenant compte le sous-ensemble {r € G} des
voxels qui contiennent du tissu fibroglandulaire.

Modélisation de la Détection des Photons X

Pour la géométrie de faisceau conique utilisée au cours de cette recherche, un modele de détecteur
a écran plat a été développé et intégré dans la chaine de simulation CatSim. Le détecteur est
défini comme la concaténation de cellules de détection (ou d’éléments de détection, del) réparties
uniformément le long d’une surface plane, formant de cette maniére la matrice de pixels (avec des
lignes et des colonnes).

En supposant une source de rayons X ponctuelle s, le spectre de fluence des rayons X incident
sur I’élément de détection 4, Sin.(F, ), tenant compte a la fois du rayonnement primaire et diffusé,
est donnée par :

Sinc(E7 7/) = Sscatter(E7 Z) + Snet(E7 Z) ! 27 ETp (Z _MO(E)ti’so> (2)

Ny 55—
=1 o€ O

oll Sy est le spectre de fluence filtré transmis de la gaine du tube (en photons par mm?, & 1m
de la source), Sscatter(E, 1) est la fluence de photons X diffusés incidents sur le détecteur (sortie
de Dalgorithme Monte Carlo) et i/ = 1,...,n, sont les indices des n; points d’échantillonnage a
Iintérieur de 1’élément de détection i. Le spectre d’intensité de photons I;,.(F,4) (en nombre de
photons par bac d’énergie) incident sur chaque élément de détection 7 peut ensuite étre calculé en
multipliant S;,.(E, ) par angle solide dQ2s(7) : Linc(E, i) = Sinc(E,1)dQs (7).

Deux modeles de convertisseurs numériques ont été implémentés. Le premier modele décrit la
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propagation du signal et du bruit dans un détecteur avec réponse spatial idéale et dont le bruit
quantique (modélisé par une distribution de Poisson) est I'unique composante aléatoire. Nous avons
principalement utilisé ce modele dans notre recherche, et U'intensité de signal (SI, en anglais “Signal
Intensity”) qu’il génére peut étre écrite comme :

SI(i)=r- > EE)P{N(E)- Linc(E,i)} (3)

Ec€&

ol k est un facteur d’échelle pour les unités numériques, £(E) est le réponse de conversion du
détecteur, P{-} désigne la distribution de Poisson, n(E) est une fonction traduisant une éventuelle
efficacité de détection de photons dépendante de 1’énergie.

Le deuxieme modele correspond a la propagation du signal et du bruit a l'intérieur d’un
détecteur disposant d’un scintillateur de conversion indirecte. Nous I'avons implémenté suivant
le modele en cascade suggéré par Siewerdsen et al. [52] et utilisé dans cette theése pour la validation
expérimentale de CatSim. Siewerdsen et al. ont proposé un modele en 7 étapes, que nous avons
simplifié aux 5 étapes suivantes : 1) Intéractions des Photons X, 2) Gain Optique, 3) Dispersion
Optique, 4) Intégration et Echantillonnage et 5) Systéme d’Acquisition de Données.

D’apres ce le modele en cascade, 'intensité de signal peut étre écrite de la maniere suivante :

SI(Z) :N(OaUDAS) +G ']:_1 {]:{ Z K P(W(E) 'Iinc(Eai))}H(fuafv)H(ffuva)} (4)

Ee&

ol N(0,0pag) correspond au bruit électronique additif modélisé comme une distribution gaus-
sienne N (p,0) de moyenne nulle (1 = 0) et écart type opas, G est le gain optique, F{-} et
F -} désignent respectivement la transformée de Fourier directe et inverse, n(E) est approximée
par n(E) = 1 — etscint(E)tocint O [T (f, £} et TI(fy, f,) sont respectivement les fonctions transfert
de la dispersion optique et I'ouverture de la photodiode, avec f,, et f, correspondant aux directions
des colonnes et lignes, respectivement, dans le domaine fréquentiel.

3 Validation de CatSim pour I’'Imagerie du Sein

Pour s’assurer que la chaine de simulation mise en place est en accord avec les phénomenes phy-
siques issus d’un systéme d’imagerie radiographique réalistes, nous avons réalisé une validation
approfondie des modeles développés vis-a-vis des données expérimentales publiées antérieurement
et de celles obtenues dans notre laboratoire.

Validation des Modeles Spectrales

Par rapport a la modélisation de la source a rayons X, nous avons évalué la qualité du faisceau
généré par SpeXim par rapport a des mesures effectuées avec un appareil de mammographie. Nous
avons considéré un certain nombre de spectres d’acquisition typiques pour la mammographie,
générés par des anodes en Molybdeéne et Rhodium. Un grand nombre de données de validation
du modele TASMIP peuvent étre trouvées dans Ref. [41], nous ne discuterons donc pas ce sujet
davantage.

L’épaisseur de la N-iéme couche d’atténuation (en anglais, N-th Value Layer, VL) est une mesure
typique pour décrire la capacité de pénétration d’un faisceau. Elle est définie comme 1’épaisseur
d’un matériau dont l'intensité du rayonnement transmis est réduite par un facteur N. Afin de
valider le modele SpeXim, les valeurs d’épaisseur de la N-ieme couche (N = 2,4, 8,10) des spectres
simulés ont été comparées avec des valeurs mesurées sur un systeme GE Senographe® DS (GE
Healthcare ; Chalfont St Giles, UK). Nous avons mesuré le Kerma (en anglais, Kinetic Energy
Released per Unit Mass) dans lair, K (t), pour différentes épaisseur ¢ d’Aluminium, et en utilisant
une chambre d’ionisation de 6 ¢m® (RadCal® 10X6, RadCal Corporation; Monrovia, CA, USA).
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Nos résultats ont montré que la qualité de pénétration des faisceaux simulés par SpeXim est
en accord avec le comportement d’un tube & rayons X typique, avec une erreur inférieure & 2% en
moyenne.

Validation de la Diffusion des Photons

Nous avons évalué les performances du moteur Monte Carlo classique implémenté dans CatSim
ainsi que le simulateur de diffusion hybride analytique-MC dans le cadre de I'imagerie du sein par
rayons X. Nos résultats ont été comparés a des données publiées dans la littérature, incluant des
données expérimentales et dérivées a partir d’autres simulateurs MC validés précédemment. La
validation de la simulation de diffusion a été effectuée pour des géométries coniques similaire a
celle de la bCT, et tenant compte de la gamme d’énergie et tailles de sein attendues pour CE-bCT.

Dans un premier temps, dans le but de valider les calculs de diffusion de photons suivant les
interactions Rayleigh et Compton dans le moteur MC, nous avons comparé la réponse impulsion-
nelle du rayonnement diffusé (en anglais, Point Spread Function, PSF) avec le moteur Monte Carlo
SIERRA, développé et validé par Boone et al. [53]. Nos résultats (montrés en partie dans la Figure
la) ont démontré une bonne concordance qualitative entre les PSF obtenus avec CatSim et le
simulateur MC de référence.

Les profils d’intensité du diffusé générés par le rayonnement difusé incident sur un détecteur
idéal, ont été simulés avec la méthode hybride analytique-MC et comparés a trois moteurs Monte
Carlo préalablement validés : ImpactMC (Ref. [54]), GEANT4 (Ref. [55]) et GATE (Ref. [26]).
L’expérimentation a porté sur la vérification de 'exactitude de la répartition de lintensité de
diffusion sur un détecteur plat, lorsque différentes géométries de faisceaux coniques, différents
spectres d’acquisition, ainsi que différentes tailles et compositions de fantémes sont pris en compte.
Les résultats de nos comparaisons (montrés en partie dans les Figure 1b et 1c) ont demontré que
la simulation MC de l'intensité des photons diffusés a un bon accord qualitatif avec les résultats
rapportés précédemment.

Pour une analyse quantitative, les valeurs maximales du rapport entre le signal diffusé et le
signal primaire (en anglais, Scatter-to-Primary Ratio, SPR) mesurées dans des images simulées ont
été comparées aux valeurs expérimentales précédemment publiées par Kwan et al. [27], obtenues
avec un prototype d’imagerie par rayons X a faisceau conique. Les valeurs maximales du rapport
diffusé-primaire (SPR) ont été trouvées avec environ 5% d’erreur.

Validation de ’Estimation de la Dose Absorbée

La simulation de la dose absorbée a ’aide du moteur de MC CatSim a été validée avec des résultats
publiés précédemment pour la mammographie (Boone et al. [53]) et la bCT (Thacker and Glick
[22]), tenant compte de la gamme d’énergie et des tailles de sein attendues en routine clinique.

Le facteur de mérite pour la validation de la simulation de la dose a été le coefficient de dose
glandulaire normalisé (en anglais, Normalized Glandular Dose, DgN). Les valeurs de DgN sont
définies comme des facteurs de conversion entre le Kerma dans ’air et la dose glandulaire moyenne
(AGD). Nos résultats ont montré un accord qualitatif et quantitatif, avec environ 4% d’erreur,
pour les géométries mammographie et bCT.

Validation du Modele de Détection

Comme indiqué précédemment, les investigations menées au cours de cette these ont été principa-
lement réalisées avec un détecteur idéal, i.e. un détecteur qui ne génere pas de bruit ni de flou,
et pour lesquels le bruit quantique est la seule composante aléatoire. Puisque le modele pour la
propagation du signal et du bruit défini dans 'Equation 3 est un modele largement adopté, les
expériences de validation effectuées ne visaient pas a évaluer les facteurs de mérite pour un en-
semble exhaustif de configurations d’acquisition, mais en réalité a vérifier le bon fonctionnement
de la chaine de simulation développée.
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FIGURE 1 — (a) Comparaison des PSF simulées avec Réf. [53]. Les intensités du signal diffusé prises
le long du plan (b) coronal et (c¢) axial du détecteur, pour différents diametres, sont comparées a
RéE. [26]

Pour valider le modele de détection idéaliste, une série d’expériences sur trois systemes réels a
été réalisée et reproduite en simulation. Nous avons utilisé pour cela un systeme de mammographie
GE Senographe® DS et un systeme GE Senographe® Essential (GE Healthcare ; Chalfont St Giles,
UK) utilisant des spectres a basse-énergie, ainsi qu'un systéme d’intervention guidé par image (en
anglais, Image Guided System, IGS) GE Innova™ IGS620 (GE Healthcare ; Chalfont St Giles, UK)
utilisant des spectres & haute-énergie. Les montages expérimentaux ont été reproduits en simulation
en tenant compte du modele de cascade simplifié pour les détecteurs de conversion indirecte basés
sur scintillateur, défini précédemment dans ’'Equation 4. La validation de la propagation du signal
et du bruit dans ces détecteurs, tenant compte des configurations d’acquisition simples et de la
gamme d’énergie adoptée tout au long de cette these, nous a permis de supposer que la propagation
du signal et du bruit dans des détecteurs idéaux serait également validée.

Diverses métriques ont été évaluées : la fonction de transfert de modulation (en anglais, Mo-
dulation Transfer Function, MTF) pré-échantillonnage du détecteur, la puissance du spectre du
bruit (en anglais, Noise Power Spectrum, NPS) et des statistiques descriptives de I'image pour les
signaux stationnaires telles que la moyenne, 1’écart type et le rapport signal-a-bruit des intensités
de signal, et par conséquent, le rapport signal-a-bruit (en anglais, Signal-to-Noise Ratio, SNR). Nos
résultats ont montré que les simulations de la résolution spatiale (cf. Figure 2a) et du spectre de
puissance du bruit (cf. Figure 2b) des détecteurs ont été en accord qualitative & celles de systémes
réels d’imagerie par rayons X. L’intensité du signal et le SNR pour les spectres & basse énergie
(Mo/Mo 26kV & Rh/Rh 30kV) ont été en accord avec environ 5% d’erreur par rapport a un systeme
de mammographie réel, alors que 'intensité du signal et le SNR pour les spectres a haute énergie
(W/A160kV & W/A1 100 kV) ont été en accord avec environ 8% d’erreur par rapport & un systéme
de fluoroscopie réel.

Conclusions

Nous avons donc réalisé une validation approfondie des différents modules de CatSim pour une
gamme d’énergie de photons X (10 & 80 keV), des épaisseur de sein (2 & 8 cm pour les seins
comprimés, 10 a 18 cm de diametre pour les seins non comprimés) et des compositions attendues
dans l'imagerie du sein. Nous avons démontré que la chaine de simulation CatSim est en bon
accord qualitatif et quantitatif avec des systémes d’imagerie réels et avec les résultats trouvés dans
la literature.
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FIGURE 2 — (a) Fonction de Transfer de Modulation (MTF) et (b) Spectre de Puissance du Bruit
Normalisé (NNPS) mesurés et simulés, pour les différents systémes d’imagerie considérés

4 Imagerie du Sein avec Injection de Produit de Contraste

L’Imagerie Spectrale

L’imagerie spectrale est issue de la limitation de 'imagerie a énergie unique dans la différenciation
des tissus ayant une composition chimique différente mais une atténuation des rayons X similaires.
Autrement dit, les coefficients d’atténuation seuls peuvent difficilement fournir des informations
suffisantes sur les propriétés fondamentales d’un tissu, ni de sa densité absolue, ce qui rend difficile la
corrélation entre les intensités de signal mesurées dans les images radiographiques et les pathologies
[56]. En raison de la dépendance des coefficients d’atténuation linéaire avec I’énergie des photons
X, lesm =1,..., M matériaux qui composent un objet peuvent étre différenciés dans des images
radiographiques acquises en utilisant M spectres d’énergie différents. En combinant correctement
I’ensemble de données spectrales, nous pouvons générer des images ol le contraste d’un matériau
d’intérét m est réhaussé par rapport a tous les M — 1 matériaux qui composent l'objet imagé [57].
Cette décomposition en matériau est le principe de base derriere 1’imagerie spectrale.

En pratique, la décomposition en matériau peut étre réalisée soit dans le domaine du volume
reconstruit, ci-apres dénommé domaine de l’tmage, ou dans le domaine de projections radiogra-
phiques. Dans le domaine de I'image, nous calculons la fraction volumique f,(r) du matériau m
a toute position r du volume a partir des volumes d’atténuation mesurés fi,,, issus de la recons-
truction tomographiques du logarithme p,, des sinogrammes acquis (p,, = —In SI, avec ST donné
par les Equations 3 ou 4). Dans le domaine des projections, nous calculons la densité surfacique
Om (1) du matériau m projetée sur un élément ¢ du détecteur a partir du logarithme p,,, des M sino-
grammes acquis. Le volume reconstruit a partir des projections d,, () est proportionnel a la fraction
volumique f,,(r). Les solutions f,,(r) ou d,,(¢) sont ci-aprés dénommées images équivalentes en
matériau ou projections équivalentes en matériau.

Imagerie par Rayons X du Sein avec Injection de Produit de Contraste Iodé

Lorsqu’elles sont combinées avec des agents de contraste intravasculaires, les techniques d’imagerie
spectrale conduisent & une meilleure visibilité du développement vasculaire anormal et des lésions
cancéreuses. Un rehaussement optimal est obtenu avec 'imagerie de la discontinuité K (en anglais,
K-edge Imaging), qui consiste a effectuer la décomposition en un ou plusieurs matériaux contenant
des atomes dont ’énergie de liaison de la couche K se trouve dans la gamme d’énergie des M
spectres d’entrée. Des matériaux typiques explorés dans la gamme d’énergie des rayons X utilisée
en diagnostic sont 'Tode (33.2 keV), le Baryum (37.4 keV) et le Gadolinium (50.2 keV).

Dans ce cadre, pour nos travaux de recherche, nous nous sommes appuyés sur une technique
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d’imagerie double-énergie (M = 2) pour générer des projections et des images dont les intensités de
signal sont proportionnelles a la quantité d’iode injecté, i.e. des images équivalent-iode. Les spectres,
dits basse énergie (LE, “low-energy”) et haute énergie (HE, “high-energy”), sont choisis de telle
sorte a présenter des photons X avec énergie respectivement juste avant et juste apres I’énergie de
liaison K. Le sein est supposé étre composé par trois matériaux de base : le tissu adipeux, le tissu
glandulaire et 'agent de contraste iodé injecté. Il s’agit donc de résoudre un systeme d’équations
a trois inconnues (la quantité de chaque matériau) et deux mesures (les données LE et HE).
Par conséquent, une troisieme équation a été inclue en supposant une contrainte de conservation
de volume entre les trois matériaux. Pour la plupart des matériaux biologiques et les agents de
contraste impliqués dans 'imagerie par rayons X, on peut supposer que la somme des volumes des
M matériaux constitutifs est égale au volume du mélange [58] (conservation de volume).

Stratégies d’Acquisition Pour Obtenir des Données Double-Energie

Afin d’obtenir un ensemble de données spectrales issue de deux spectres d’acquisition polychroma-
tiques, différentes méthodes ont été proposées. Elles peuvent étre divisées en deux grandes familles.
La premiere réalise la séparation spectrale en générant, au niveau tube a rayons X, des spectres
d’émission différents. Cette opération est généralement réalisée soit a ’aide de systéemes a deux
tubes et deux détecteurs a rayons X [59], ou & I’aide d’une paire source/détecteur unique, avec al-
ternance des tensions de tube et/ou de filtration spectrale [60-62]. La seconde famille de méthodes
repose sur la réalisation d’une séparation spectrale au cours du processus de détection, en utilisant
une filtration ciblée avec par exemple un détecteur du type “sandwich” [63,64] ou, plus récemment,
en utilisant la capacité de distinguer I’énergie des photons incidents sur un détecteur a comptage
de photon [65]. Les deux familles de méthodes présentent des avantages et des inconvénients liés
a leur mise en ceuvre, tels que la qualité de la séparation spectrale, les artefacts de troncature
de données, les exigences de puissance des tubes, ainsi que d’autres contraintes techniques. Leurs
caractéristiques spécifiques peuvent, d’une certaine maniere, se traduire en différents niveaux de
qualité d’image.

Quatre stratégies d’acquisition double-énergie différentes ont été envisagées dans cette these afin
de trouver la meilleur stratégie d’acquisition pour l'angiotomographie (CE-bCT) double-énergie :

1. Double Source avec Double Filtration (DS-DF) : fait référence & un systéme avec deux
couples source-détecteur indépendants, liés au méme portique d’acquisition et décalés par
exemple de 90°. Un couple source-détecteur acquiert des données & basse-énergie (LE) avec
une tension de tube, un matériau et une épaisseur de filtre ainsi q’une exposition individuels;
Pautre couple source-détecteur acquiert des données & haute-énergie (HE) avec un ensemble
différent de tension du tube, de matériau et d’épaisseur du filtre ainsi que d’exposition. La
stratégie DS-DF est illustrée dans la Figure 3a.

2. Simple Source avec Double Filtration (SS-DF) : fait référence & un seul couple source-
détecteur, avec une méthode quelconque permettant de basculer entre les spectres LE et HE,
par exemple via la commutation rapide de kV et le changement de filtre spectral. La stratégie
SS-DF est illustrée dans la Figure 3b.

3. Simple Source avec Commutation Rapide de kV (SS-FkV) : fait référence a un seul
couple source-détecteur, avec un seul filtre spectral et une méthode quelconque permettant
de basculer entre deux tensions de tube. La stratégie SS-FkV est illustrée dans la Figure 3c.

4. Simple Source avec Comptage de Photons et Discrimination d’Energie (SS-PC) :
fait référence a un seul couple source-détecteur, avec un seul filtre et équipé d’'un détecteur
avec discrimination d’énergie, dont la réponse au faisceau entrant est séparée en parties basse
et haute-énergie. Celles-ci sont séparées par un seuil d’énergie fixé a 33 keV, i.e. approxima-
tivement & 1’énergie de liaison de la couche K de liode (33.2 keV). La stratégie SS-PC est
illustrée dans la Figure 3b.
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FiGure 3 — Hlustration des quatre stratégies d’acquisition considérées pour obtenir des données
double-énergie : (a) DS-DF, (b) SS-DF, (c) SS-FkV et (d) SS-PC. Une représentation typique de
leurs spectres basse et haute énergies est également fournie

Les méthodes & double-source et de commutation rapide de kV avec une seule filtration (en
anglais, Fast kV Switching) sont considérées comme ’état de ’art pour les acquisitions double-
énergie; la méthode de commutation rapide de kV a double filtration, ainsi que l’exploitation
des détecteurs a comptage de photons avec discrimination en énergie sont considérées comme des
techniques prometteuses, qui pourraient étre disponibles dans I’avenir. Ces techniques sont étudiées
dans un cadre théorique, i.e. sans tenir compte des limitations techniques les plus récentes (e.g.
la résolution temporelle, les artefacts de mouvement des patients, troncatures de données, ...) et
sous des hypotheses idéalistes au niveau de la source de rayons X et des performances de détection.
Les quatre stratégies d’acquisition candidates pour la CE-bCT sont illustrées dans les Figures 3a
a 3d.

5 Optimisation Spectrale pour I’Angiotomographie Double-
Energie

Dans cette partie de notre travail de recherche, nous nous concentrons sur I’évaluation et ’opti-
misation des parametres d’acquisition affectant la qualité des images issues de I’angiotomographie
double-énergie. L’étude a été réalisée via I’évaluation de la détectabilité de ’agent de contraste vas-
culaire dans les images équivalent-iode simulées, ainsi que la détectabilité de tissus fibroglandulaires
et microcalcifications dans les images morphologiques simulées.

11 a été précédemment démontré que le rapport contraste-a-bruit (en anglais, Contrast-to-Noise
Ratio, CNR) est une mesure liée a la détectabilité dans des conditions expérimentales spécifiques
[66,67]. Nous avons donc choisi le CNR comme métrique pour évaluer la détectabilité d’une région
d’intérét (en anglais, Region of Interest, ROI) par rapport au tissu environnant. Pour un niveau de
dose donné, le CNR effectif, CNR.y; = CNR x Vsurface de la 1ésion, défini par A. Rose [68,69],
peut étre utilisé comme mesure de détectabilité. Le seuil de détectabilité de Rose est atteint pour
des valeurs CN Ry supérieures a 5.
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Criteres de Qualité

Nous définissons un systeme double-énergie optimal comme celui qui offre la meilleure qualité
dans les images équivalent-iode, tout en minimisant la dose totale de rayonnement administrée
a la patiente, et en s’assurant de I'annulation optimale des textures résiduelles (provoquées par
Patténuation différentielle des tissus mous).

Etant donné que les effets de la résolution spatiale sur la détectabilité ne seront pas pris en
compte, le CNR entre les prises de contraste de Iiode et le fond environnant, normalisé par ’AGD
totale (CNRD) a été utilisé comme facteur de mérite pour I'optimisation de la détectabilité dans
les images équivalent-iode fiogine :

SIiodine - SIbg

opg\/AGDLE+HE

ol Slioqe et Sy sont respectivement les intensités de signal (SI) moyennes par pixel dans une
ROI contenant de I'iode et une ROI voisine correspondant & des tissues normaux du sein, o
est Iécart type des SI dans cette méme région et AGDpp+pg est la somme des AGD livrées
durant les acquisition LE et HE (AGDpgp et AGDpyg, respectivement). De facon similaire, nous
évaluons I'annulation de texture résiduelle en mesurant le CNRD entre une ROI contenant du tissu
glandulaire par rapport au tissu adipeux environnant, CN RDcpyre- 1l peut étre démontré que le
CNRDjodine—bg varie seulement avec le rapport de dose 7 = AGDrgp/AGD g+ HE, i.e. la fraction
de PAGD totale allouée & 'image basse-énergie [70].

(5)

CNRDiodine—bg =

Pour le reste de nos investigations, nous considérons 2 mm de diametre comme la taille minimale
de lésion a détecter (taille de tumeur la plus petite pour laquelle se manifeste le phénomene
d’angiogenése). Nous considérons également 0.5 mg/cm3 comme étant la concentration d’iode
minimale prévue en pratique clinique. Par rapport a la dose de rayonnement, nous avons considéré
une AGD de 3 mGy comme un point de fonctionnement pratique dans le cas d’un sein de taille
moyenne. Cela correspond approximativement a I’AGD utilisé en dépistage pour deux clichés du
sein utilisant ’AOP? en mode contraste sur un systeme GE Senographe® Essential [71] .

En plus des images fonctionnelles, il existe également un grand intérét a fournir des images mor-
phologiques supplémentaires, spatialement corrélées aux images fonctionnelles. Elles fournissent des
informations morphologiques complémentaires sur la glande mammaire et les éventuelles 1ésions
cancéreuses. Pour notre étude, nous définissons les images morphologiques comme étant les coupes
du volume tomographique reconstruit a partir des données acquises a basse-énergie. La qualité
d’image dans ce volume est donc optimale lorsque les valeurs de CNRD entre les tissus fibro-
glandulaire et adipeux, CNRDgignd—adipose, ainsi que les valeurs du CNRD entre les microcalcifi-
cations (modélisés comme hydroxyapatite, CaHA) et le tissu fibroglandulaire, CNRD,,cqi—giands
sont maximisées.

Géométrie d’Acquisition

Une topologie d’acquisition conique similaire & celle décrite par Boone et al. [17] a été adoptée
comme géométrie principale et point de départ pour toutes les simulations. Le sein non comprimé
d’une femme en position ventrale a été modélisé comme un cylindre de diametre D et de hauteur
3D/4 [72]. L’axe central du cylindre et le détecteur plat ont été positionnés respectivement a
46 cm et 88 c¢cm de la source a rayons X, considérée comme un point d’émission isotrope. Le pas
de pixels du détecteur a été fixé a 776 pum. Le détecteur a été considéré comme un détecteur
parfait, avec une efficacité ideale dans la collecte et la transformation des photons de rayons X en
signal électronique, sans souffrir de la diffusion optique ou des distorsions spectrales inhérentes a sa
technologie. La source et le détecteur ont tourné autour de 'objet (360°) et ont acquis entre trois
et six cents projections, selon la taille du fantome. La reconstruction tomographique a été réalisée
avec l'algorithme de rétroprojection filtrée (en anglais, Filtered BackProjection, FBP), avec un
filtre rampe idéal et une interpolation du type “distance-driven” [73], pour obtenir des images

2AOP — Automatic Optimization of Parameters for exposure control system
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coronales avec une taille de pixel de 0.41 x 0.41 mm? et une épaisseur de coupe de 1 mm.

Il peut étre démontré que le rayonnement diffusé a peu d’effet sur le CNR en fonction de
Pénergie du faisceau [74]. Par conséquent, 'optimisation des spectres en angiotomographie double-
énergie serait aussi peu affectée par la présence du rayonnement diffusé. Nous ’avons donc négligé
pour la suite des simulations.

Optimisation avec des Spectres Monochromatiques

L’optimisation des spectres monochromatiques est une étape préliminaire dans notre étude. Elle
fournit une premiere approximation de la conception des parametres d’acquisition optimaux dans
un scénario plus réalistes utilisants des spectres polychromatiques.

Pour représenter les seins non comprimés de petite, moyenne et grande tailles d’'une femme
en position ventrale, nous avons simulés trois fantémes cylindriques 50% fibroglandulaires et dont
les diametres D mesurent respectivement 10, 14 et 18 cm [72]. Huit inserts sphériques de 10 mm
de diameétre et répresentant différents mélanges des tissues 0, 25, 75 et 100 % fibroglandulaires
et d’iode dans des quantités de 0.5, 1.0, 2.5 et 5.0 mg/cm® ont été distribués dans le fantome
cylindrique. CNRDjodine—bg & €té calculé dans le volume équivalent-iode pour des énergies de
faisceau entre 20 et 80 keV. Pour chaque paire de faisceau LE et HE, nous avons fait varier le
rapport de dose T entre 20% et 80%, et le CNRD;ogine—bg & été évalué en fonction de 7. Le ratio
de dose optimal, Top, i.e. maximisant CNRDjodine—bg, & été identifié pour chaque paire LE/HE.

D’apres ’étude d’optimisation avec des spectres monochromatiques, nous avons constaté que,
pour obtenir une détectabilité optimale de I'iode dans les images double-énergie recombinées, les
spectres LE et HE doivent se placer de part et d’autre de la discontinuité K de I'iode (33.2 keV),
avec une répartition de dose d’environ 50%-50% entre les expositions LE et HE. En outre, les
spectres basse-énergie optimaux pour la détectabilité des masses et des microcalcifications dans les
images basse-énergie morphologiques sont proches de ceux optimisant la détectabilité des prises de
contraste de 'iode dans les images équivalent-iode. Le Tableau 1 résume les spectres d’acquisition
optimaux pour toutes les tailles de fantomes. Ces résultats démontrent la faisabilité, en termes de
spectres, d’un systéme d’angiotomographie double-énergie capable de fournir des informations a la
fois fonctionnelles et morphologiques.

Le CNR efficace (CNR.ss) a également été calculé comme une mesure de détectabilité pour la
lésion cible (2 mm de diametre avec 0.5 mg/cm?® d’iode), avec une dose glandulaire moyenne de 3
mGy. Pour le fantdéme de taille moyenne (14 cm de diametre), utilisation des parametres d’acqui-
sition optimaux et I’ajout d’une fonction d’apodisation de Hamming au filtre de reconstruction?,

3La rampe idéale seule générerait des niveaux de bruit irréalistes, en raison de I’amplification du signal haute
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FI1GURE 4 — Géométrie conique utilisée pour 'optimisation des parametres d’acquisition en angio-
tomographie du sein
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nous a permis d’obtenir un CNR.f¢ = 5.1, i.e. légérement au-dessus du seuil de détectabilité de
Rose (=5).

TABLE 1 — Résumé des spectres d’acquisition monochromatiques optimaux pour différents
diametres de fantome 50% fibroglandulaire. Les valeurs de CNRD ont été calculées pour une lésion
avec 5.0 mg/cm? d’iode

Iodine Imaging CaHA-Gland. Gland.-Adipose
Phantom LE/HE En. AGD repart. CNRD Optimal Optimal
Diam. (cm) Pair (keV) LE/HE LE (keV) LE (keV)
10 33/34 49/51% 3.13 25-27 25-29
14 33/34 50/50 % 2.38 28-32 30-34
18 33/34 51/49% 1.41 30-38 34-44

Optimisation avec des Spectres Polychromatiques

Dans la seconde partie de notre étude d’optimisation, les spectres monochromatiques optimaux
résumés dans le Tableau 1 sont utilisés comme une premiere approximation des parametres d’ac-
quisition optimaux dans un scénario de source polychromatique. Les quatre stratégies d’acquisi-
tion double-énergie envisagées pour l'angiotomographie (DS-DF, SS-DF, SS-FKV et SS-PC; cf.
Figure 3) sont individuellement optimisées en termes de qualité des images équivalent-iode. La
détectabilité des microcalcifications et des masses sans prise de contraste n’a pas été évaluée. Nous
avons supposé que pour une évaluation équitable de la qualité des images morphologiques issues
des différentes stratégies d’acquisition, les contraintes de résolution spatiale ainsi qu’une recom-
binaison double-énergie ciblée pour améliorer la visualisation de la morphologie interne du sein
doivent étre évaluées. Comme il I'a été démontré par Kalluri et al. [75], évaluation du CNR seul
comme mesure de détectabilité pour les microcalcifications peut induire des erreurs.

Pour simplifier les calculs, nous avons choisi de nous concentrer sur un modele de sein dont
la taille et la composition correspondent a la moyenne de la population, ces données étant cal-
culées dans I’étude de Huang et al. [76]. Nous avons considéré un fantéme cylindrique de 14 cm
de diametre, constitué de tissus adipeux et contenant différents inserts. Tous les inserts ont le
méme diametre, choisi de maniere a générer un fantome avec une densité volumétrique (en anglais,
Volumetric Breast Density, VBD)? égale & 12.5%.

Pour les techniques DS-DF et SS-DF, nous avons considéré une anode en Tungsténe (W)
combiné & des filtres soit en Etain (Sn) soit en Cuivre (Cu), pour produire respectivement les
images basse et haute-énergie. Pour les techniques SS-PC et SS-FKV, toutes les deux a une seule
filtration, une anode en Tungsténe avec un seul filtre en Cu a été considérée. Les spectres de
rayons X pour 'anode en W ont été générés en utilisant le modele de TASMIP [77]. Le choix des
matériaux de filtration résulte d’un compromis entre la maximisation de la qualité spectrale, i.e. la
production des spectres LE et HE avec un minimum de recouvrement spectral et avec des énergies
moyennes aussi proche que possible de 'optimum monochromatique, ainsi que des considérations
pratiques telles que la disponibilité et la durabilité des filtres en feuilles de haute pureté et avec
une épaisseur homogene.

Le but de I'optimisation spectrale se résume a maximiser C'N RD;ogine—bg €n faisant varier jus-
qu’a cing parametres inconnus (tension du tube LE, épaisseur du filtre LE, tension du tube HE,
épaisseur du filtre HE et répartition de dose entre les acquisitions LE et HE), selon la stratégie
d’acquisition. L’annulation de la texture de fond, CN RD;cyture €t la mesure de Iartefact de “cup-
ping”, cupping(%), dans les images équivalent-iode ont été calculées comme métriques secondaires
de qualité.

fréquence
4La densité volumétrique du sein (VBD) est définie comme étant la fraction de volume de tissu fibroglandulaire
par rapport au volume total du sein
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Comme prévu théoriquement, les résultats de 'optimisation montrent que les valeurs optimales
de CNRDjogione—bg augmentent lorsque I'on augmente 1’épaisseur des filtres LE et HE. Cela pro-
vient du fait que les spectres polychromatiques LE et HE approchent la monochromaticité lorsque
I’épaisseur du filtre augmente, ce qui fournit un contraste de la lésion et une pondération de bruit
optimaux. De plus, cela diminue le recouvrement spectrale entre eux, évitant ainsi le bruit non-
corrélé indésirable originaire de I'image spectrale complémentaire. Dans ce cadre nous avons décrit
les parametres d’acquisition optimaux et les facteurs de mérites optimisés en fonction de 1’épaisseur
des filtres spectraux.

Les résultats d’optimisation sont ainsi résumés dans la partie “Unconstrained Optimization Re-
sults” du Tableau 2. Celui-ci résume les limites inférieures et supérieures des parametres d’entrée
optimaux (tension du tube LE et HE, et la répartition de dose) ainsi que les facteurs de mérite op-
timaux (détectabilité de I'iode, annulation de texture et amplitude de Partefact de “cupping”) pour
les quatre stratégies d’acquisition double-énergie considérées. Les limites inférieures et supérieures
correspondent donc aux épaisseurs de filtres minimales et maximales considérées durant ’optimi-
sation. Les résultats montrent que pour les quatre stratégies d’acquisition il existe un ensemble
donné de tensions de tube et d’épaisseurs des filtres LE et HE qui entrainent un artefact de
“cupping” minimal (jusqu'a ~ 0.15 mg I/em? en termes de concentration d’iode) et une texture
résiduelle minimale (jusqu’a ~ 0,25 mg I/em?® en termes de concentration d’iode). Les valeurs de
CN RD;odine—bg mesurées pour une lésion de 5 mg I/cm3 ont varié entre environ 1.35 et 2.6, selon
la stratégie d’acquisition.

Pour résumer, sous les hypotheses de cette étude, nous avons montré qu’avec un choix judicieux
des parametres d’acquisition (Tableau 2), les quatre stratégies candidates sont en mesure de fournir
des images équivalent-iode recombinées avec des artéfacts de “cupping” et d’une texture résiduelle
en dessous de 0.5 mg I/cm? de contraste, i.e. la concentration minimale d’iode attendue en pra-
tique clinique dans le cas d’un protocole classique d’injection d’angiomammographie. Il est prévu
cependant que chaque systéme imposera des défis d’ingénierie pour leur mise en ceuvre effective.
Pour avoir un apercu de I'impact de ces contraintes de conception pratiques dans les résultats de
Poptimisation, la performance des différentes stratégies d’acquisition est comparée par la suite.

TABLE 2 — Limites inférieures et supérieures des parametres d’acquisition et facteurs de mérite op-
timaux dans le cadre des optimisations polychromatiques, sans contrainte et a puissance constante,
par stratégie d’acquisition double-énergie. Les résultats sont basés sur un fantéome 12.5% glandu-
laire avec 14 cm de diametre et calculés pour une lésion avec 5.0 mg/cm? d’iode

Optimal Input Parameters Optimal Figures-of-Merit
. LE tube HE tube LE dose .
Technique voltage (kV) voltage (kV) alloc. ratio 7 CNRDiodine—bg CONRDteature cupping(%)
UNCONSTRAINED OPTIMIZATION RESULTS

DS-DF 30 - 35 48 — 58 47 - 51% 1.4 -2.0 0 —0.06 -0.5 - 1.8

SS-DF 33 -36 47 — 55 48 — 53% 1.4-1.9 -0.025 — 0.045 -0.5 - 2.8

SS-FkV 28 — 32 47 — 55 48 — 50% 1.35 - 1.85 -0.035 — -0.045 -1-0.5

SS-PC - 40 — 80 (*) - 0.4-2.6 -0.01 — 0.06 0--25

CONSTANT POWER OPTIMIZATION RESULTS

DS-DF 33 -35 48 — 58 ~48% 1.4 -2.0 0.01 - 0.02 -0.5 - 1.8

SS-DF 33 - 36 47 - 55 ~48% 1.4-1.9 ~0.04 -2.0 - -1.0

SS-FkV 35 — 37 40 - 55 15 — 20% 1.05 - 1.15 -0.02 -0 -1.25 - 0.25

SS-PC - 40 - 65 - 1.7 - 2.6 -0.01 - 0.05 -0.5 - -2.0

(*) Correspond to the range tube voltage values considered for all filter thicknesses

Maximum CNRDiDdinefbg values for SS-PC are found between 40 and 45 kV, and with little influence of the filter thickness

Comparaison de la Performances des Différentes Stratégies d’Acquisition
Dans I’étude d’optimisation présentée ci-dessus, nous avons démontré que la détectabilité de I'iode
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(en termes du rapport contraste-a-bruit) augmente de fagon monotone avec I’épaisseur des filtres
LE et HE, convergeant donc vers le scénario idéal de faisceau monochromatique. Cependant, une
augmentation de ’épaisseur du filtre exigerait aussi une augmentation de la puissance du tube
nécessaire pour fournir la fluence de rayons X souhaitée. Cela peut imposer une contrainte sévere
lors de la conception des systemes d’acquisition double-énergie. Afin d’évaluer la performance des
quatre stratégies d’acquisition, nous avons adopté une contrainte de puissance constante comme
moyen de comparaison. Autrement dit, nous avons imposé le fait que les acquisitions LE et HE
réclament la méme valeur de puissance de tube pour générer leurs fluences de rayons X respectives.

Nous avons supposé que, pour une puissance de tube constante et une cadence de détecteur fixe,
la tension et le courant du tube sont inversement proportionnels. Par simplicité et pour étre exempt
d’autres hypotheses sur le protocole d’acquisition, nous avons calculé les valeurs de puissance de
tube en fonction des parametres d’acquisition et les avons normalisées par ’AGD et la durée totale
de ’acquisition :

tube voltage x tube current x acq. time
P = AGD (6)
oll Py est la puissance du tube normalisée en unités de kW - s - mGy~! ou J/mGy. Le calcul de
la puissance du tube a pris en compte les formes d’onde des tensions de tube inhérentes & chaque

stratégie d’acquisition.

Nous avons donc relancé la méme structure d’optimisation polychromatique discutée aupara-
vant. Les résultats sont résumés dans la partie “Constant Power Optimization Results” du Tableau
2. La Figure 5a exprime les valeurs optimales de CNRDjogine—bg Sous hypothese de puissance
constante en fonction de la puissance normalisée du tube Py, pour chaque technique d’acquisition.
La ligne pointillé noire illustre la limite théorique pour CNRDj,qine—bg, Obtenue avec les spectres
monochromatiques optimaux (LE/HE & 33/34 keV, avec 50% de répartition de dose).

Dans I’hypothese idéaliste de performance du détecteur, les résultats montrent que ’acquisition
double-énergie s’appuyant sur un détecteur a comptage de photons et discriminant en énergie (SS-
PC) présente les valeurs de CNRD les plus élevées. Cela résulte d’une séparation spectrale parfaite
et de la proximité des énergies moyennes LE et HE avec les énergies monochromatiques optimales.
D’autre part, 'acquisition double-énergie avec une seule paire source/filtre (SS-FkV) présente les
valeurs de CNRD les plus faibles, principalement en raison de la puissance du tube élevée requise
par les acquisitions LE. Les techniques non-discriminantes utilisant une filtration dédiée pour les
acquisitions LE et HE (DS-DF et SS-DF) ont montré une performance intermédiaire.

Pour avoir une vision plus pratique des différences entre les quatre stratégies, le CNR efficace
(CNRcss) a été calculé comme une mesure de la détectabilité pour la lésion cible de 2 mm de
diametre contenant 0.5 mg/cm?® d’iode. Nous avons supposé un balayage complet du sein avec
trois cents projections LE et HE, acquis pendant un intervale de temps de 16.6 secondes. Cet
intervalle de temps a été utilisé en clinique avec un prototype bCT construit par Boone et al. [17].
Dans une étude clinique, Lindfors et al. [78] ont montré qu'une unique apnée de 16.6 secondes a été
bien tolérée par les patientes. Les parametres d’acquisition LE et HE optimaux ont été choisis de
maniere a exiger 1 kW de puissance du tube, puisqu’elle reflete la puissance nominale du prototype
bCT choisi comme référence pour nos investigation [17]. Cette valeur est également trés similaire
a des puissances nominales des tubes typiques utilisés dans des systémes mammographiques et de
tomosyntheése numérique du sein. I’AGD a été fixé & 3 mGy, ce qui correspond approximativement
a PAGD de dépistage d’un sein de taille moyenne. Finalement, afin d’atténuer le niveau de bruit
irréaliste généré par le filtre rampe idéal (en raison de 'amplification du signal haute fréquence),
CNR.;y a également été calculé en incluant une une fonction d’apodisation de Hamming.

Le Tableau 3 résume les parametres d’entrée optimaux entrainant une puissance de 1kW ainsi
que les facteurs de mérite optimaux correspondant. A titre de comparaison, nous avons inclus
les facteurs de mérite optimaux obtenus quand des spectres monochromatiques sont considérés.
La Figure 5b, montre le CNRDjogine—bg €t le CNRcyy correspondant pour la lésion cible et
pour chaque stratégie d’acquisition. Les valeurs de CN R.¢¢ pour DS-DF, SS-DF, SS-FKV et SS-
PC étaient respectivement a 70%, 60%, 39% et 91% de la limite théorique monochromatique.
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FIGURE 5 — Résultats de la comparaison entre les quatre stratégies double-énergie envisagées. (a)
CNRD;ogine—bg relatifs a la 1ésion avec 5.0 mg/em?® d’iode, en fonction de la puissance de tube
normalisée Py ; (b) CNRDjogine—bg (axe des ordonnées a gauche) et CN R,y correspondant (axe
des ordonnées & droite) calculés pour un ensemble de parametres hypothétiques et pour la lésion
cible (2 mm de diamétre avec 0.5 mg/cm?3 d’iode). Les rapport entre les valeurs de CN R ¢y et la
limite monochromatique sont indiqués en pourcentage

Lorsque le filtre d’apodisation de Hamming est inclus, seule la technique SS-PC et la référence
monochromatique présentent des valeurs de CN Ry au-dessus du seuil de détectabilité de Rose

(=5).

Conclusions

En somme, sous les hypotheses idéalistes pour efficacité des détecteurs, la technique a comptage
de photons (PC) avec discrimination d’énergie a présenté une meilleure performance que les tech-
niques non-discriminantes fondées sur I'intégration d’énergie. Ce résultat a été également observé
dans des études d’optimisation précédentes pour la double-énergie en CT & corps entier [79]. Il a
cependent été démontré dans la littérature que les capacités de discrimination d’énergie actuelles
des détecteurs PC sont loin d’étre idéales (principalement en raison de 'empilement de photons et
des distorsions spectrales) et que les méthodes état-de-I’art & double kV, basées sur des scintilla-
teurs a intégration, sont encore compétitives avec les systemes double-énergie actuels basés sur des
détecteurs PC [79-81].

En considérant la limite technologique des détecteurs de rayons X actuelle, nous attendons donc
que les techniques & double filtration (DS-DF et SS-DF) soient les meilleurs choix pour une mise en
ceuvre effective de 'angiotomographie double-énergie. La technique & double source est plus simple
a mettre en ceuvre, mais est sans doute plus cotiteuse, car elle exige deux chaines d’acquisition.
La techniques a source unique est basée sur une seule chaine d’acquisition, mais nécessite une
gestion plus complexe de la commutation des tensions du tube et des filtres. Bien que nos résultats
alent montré des performances comparables entre les techniques DS-DF et SS-DF en termes du
CNRD des prises de contraste d’iode, 'impact de la diffusion croisée, le “lag”, les formes d’onde
de tension de tube ainsi que d’autres contraintes et compromis d’ingénierie pourraient révéler
d’autres indications sur la meilleure voie technologique pour I’angiotomographie double-énergie.
En outre, puisque ces deux implémentations idéales ont montré des performances insuffisantes
pour la détectabilité des prises de contraste, une étude plus approfondie sur des techniques de pré
et post-traitement pour la réduction du bruit serait bénéfique avant leur mise en ceuvre effective.
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TABLE 3 — Parametres d’acquisition et facteurs de mérite optimaux pour des acquisitions LE et HE
polychromatiques nécessitant 1 kW de puissance de tube. Les résultats sont basés sur un fantéme
12.5% glandulaire avec 14 cm de diamétre et calculés pour une lésion contenant 5.0 mg/cm? d’iode

Optimal Input Parameters Optimal Figures-of-Merit
. LE HE LE dose . o
Technique Spectra Spectra alloc. ratio 7 CNEDiodgine—bg  CNRDtcature  cupping(%)

Mono 33 keV 34 keV 50% 2.75 (100%) 0 0

DS-DF 34 kV 52 kV 48% 1.89 (70%) 0.02 -0.95
0.24 mm Sn 0.30 mm Cu

SS-DF 34 kV o1 kV 50% 1.61 (60%) -0.04 -1.20
0.17 mm Sn 0.18 mm Cu

8S-FkV 34 kv 52 kV 14% 1.07 (39%) -0.02 0.29
0.14 mm Cu  0.14 mm Cu

SS-PC - 42 kv - 2.47 (90%) -0.02 -1.88

0.17 mm Cu

6 Comparaison Quantitative entre CE-bCT et CE-DBT

Comme indiqué précédemment, 'angiotomosynthese (CE-DBT) et 'angiotomographie (CE-bCT)
sont deux candidates potentielles pour fournir de 'information quantitative précise sur I’emplace-
ment de lésions mammaires, ainsi que de I'information morphologique et fonctionnelle du sein.

Ici, nous visons a effectuer une comparaison préliminaire entre la CE-DBT et la CE-bCT dans
leur capacité & fournir des informations quantitatives a des faibles doses de rayonnement. Pour
une comparaison équitable, nous considérons les parametres d’acquisition optimaux pour CE-DBT
et CE-bCT maximisant la détection des prises de contraste dans les images équivalent-iode. Les
parametres d’acquisition optimaux pour la CE-DBT double-énergie ont déja été évalués et sont
disponibles dans la littérature [10-16, 82-84]. Pour la CE-bCT, une étude d’optimisation a été
présentée dans la section précédente afin de révéler les parametres d’acquisition double-énergie
maximisant la détectabilité de 1'iode. Des images CE-DBT et CE-bCT reconstruites a partir de
fantomes respectivement comprimés et non comprimés du sein ont été simulées. Les fantomes du
sein contenaient des lésions de diverses tailles, formes et concentrations d’iode, permettant de
comparer les deux méthodes en ce qui concerne la détection et la caractérisation des différentes
lésions.

Le Tableau 4 résume les parametres utilisés pour simuler les images de projection basse-énergie
(LE) et haute-énergie (HE) en CE-DBT et CE-bCT. Les images CE-DBT ont été simulées en utili-
sant la topologie d’un prototype CE-DBT basé sur le systeme de mammographie GE Senographe®
DS. Pour la CE-bCT, la méme topologie conique utilisé dans I’étude d’optimisation spectrale
décrite ci-dessus a été simulée, fournissant des valeurs de contraste-a-bruit au-dessus du critere
de détectabilité de Rose [68,69]. Des hypotheses idéalistes ont été faites pour la source de rayons
X (source ponctuelle isotrope émettant des faisceaux monochromatiques, sans perte de résolution
spatiale due au mouvement du tube), le sein imagé (sans mouvement) et le détecteur de rayons X
(parfaite intégration d’énergie, sans perte de résolution spatiale par diffusion dans le scintillateur).

Estimation de I’Etendue 3D des Lésions en CE-bCT vs CE-DBT

Dans le premiere étape d’évaluation des avantages potentiels de la bCT par rapport a la to-
mosynthese du sein, nous avons étudié la précision quantitative de la CE-DBT et CE-bCT en
termes de mesure de 'étendue 3D des lésions. A ce stade, la détectabilité des lésions n’a pas été
considérée et les simulations ont été effectuées sans bruit. Dans ce cas, seule la géométrie des
systemes, ’échantillonnage angulaire et I’algorithme de reconstruction impactent la précision de
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TABLE 4 — Parametres utilisés pour 'implémentation de la CE-DBT et la CE-bCT

Model Parameters CE-DBT CE-bCT

Acquisition Mono-energetic 20 & 34 keV 30 & 34 keV

Total AGD 1.86 mGy 3.72 mGy

Dose ratio (LE/HE) 50/50% 50/50%
Geometry Mag (SDD/SID) 660mm / 620mm 880mm / 460mm

no. of projections 9 (25°range) 300 (360°range)

Detector element size 0.100 mm 0.776 mm
Reconstruction Method FBP FBP

Filter Ref. [85] Ramp + Hamming

Voxel size 0.1 x 0.1 x 1.0 mm?  0.410 x 0.410 x 0.410 mm?>
DE Recomb projection-based image-based

quantification.

Deux fantomes 50% fibroglandulaire ont été simulés. Pour CE-DBT, nous avons utilisé un demi-
cylindre de 5cm d’épaisseur pour imiter le sein sous compression, tandis que pour la CE-bCT nous
avons utilisé un cylindre de 14 cm de diametre pour reproduire le méme sein sans appliquer de
compression, et avec la patiente en position ventrale [72]. Des lésions sphériques de 2 & 20 mm
de diametre et de 0.5 & 5.0 mg/em? d’iode ont été incorporées dans les fantomes. Elles ont été
positionnées a différents endroits, afin d’évaluer I'effet de ’artefact de faisceau conique sur 1’étendue
3D des lésions (en particulier dans la direction de cone — axe des z). Pour évaluer I'impact de la
résolution en profondeur limitée de la CE-DBT, nous avons examiné en plus des 1ésions sphériques,
des lésions de forme ellipsoidale, dont le grand axe est aligné avec la direction de la profondeur du
systéme (axe des y). Différentes excentricités ellipsoidales ont été considérées tout en faisant varier
la longueur du diametre transversal (axe des y) lorsque le diametre conjugué (direction du plan
x-7) est maintenu constant au diametre nominal des spheres (2 & 20 mm).

L’étendue des lésions a été évaluée de maniere indépendante dans les directions x, y, z, en
utilisant les images équivalant-iode et un estimateur automatique, A. L’estimateur a été défini
comme le maximum de la convolution d’un profil 1D & travers le centre de la lésion de masse
(COM), f, avec une fonction rectangulaire glissante, h, de largeur variable Dy, .Etant donné que
les détecteurs numériques ne sont pas des systémes invariants par translation, la taille de la 1ésion
imagée dépend de son alignement par rapport a la grille d’échantillonnage. Par conséquent, les
simulations ont été répétées en déplacant le COM des 1ésions par des valeurs plus petites que la
taille des voxels, dans les trois directions. Le grand ensemble de données obtenu (> 1000 lésions
simulées) a permis de calculer la moyenne de Uerreur résiduelle €, et I'écart type, o, sur estimation
de I’étendue 3D des lésion. Un plan factoriel complet a été congu pour comprendre l'impact de
la concentration d’iode, le diametre des lésions et leurs positions (les variables indépendantes) sur
Pincertitude de la valeur moyenne € et sur la précision o, (les observations).

Nos résultats ont montré que la CE-DBT et la CE-bCT ont permis d’estimer de facon similaires
les dimensions des lésions dans la direction du plan du détecteur (plan x-z), tandis que la CE-bCT
a permis de mieux estimer la dimension de la lésion dans le sens de la profondeur (axe des y).
Une analyse multifactorielle a montré que la précision de la CE-DBT est affectée par la taille
et la concentration des lésions, et que celle de la CE-bCT n’est affecté que par sa taille. Si des
lésions ellipsoidales sont considérées, I’estimateur automatique révele que les mesures dans ’axe y
en CE-DBT sont peu corrélées avec les valeurs réelles, alors que pour CE-bCT les estimations des
dimensions des lésions dans ’axe y sont parfaitement corrélées avec I’étendue réelle dans le méme
axe. Par conséquent, nous pouvons conclure que toute tentative de mesure de I’étendue des lésions
en CE-DBT dans le sens de la profondeur est loin d’étre exacte.
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Quantification des Prises de Contraste de 1’lode en CE-bCT vs CE-DBT

Dans I'imagerie du sein, la mesure de la densité vasculaire associée a I’angiogenese pathogene peut
fournir des informations de diagnostic supplémentaires [86], par exemple sur son association avec
les cancers du sein invasifs [87-89] ainsi que son agressivité [90-92]. Par conséquent, la capacité
a quantifier la prise de contraste des agents vasculaires intraveineux dans le sein peut étre une
information clinique utile. Dans ce cadre, nous avons étudié l'effet des topologies CE-DBT et
CE-bCT sur la précision de 'estimation de la quantité d’iode.

Nous avons exploité le méme cadre de simulation utilisé pour évaluer la précision de I’estimation
I’étendue des lésions pour étudier 'effet de la topologie d’acquisition sur ’estimation de la prise
de contraste de liode. Des lésions sphériques de 2 & 20 mm de diametre ainsi que des formes
ellipsoidales allongées le long de la direction en profondeur (axe des y), ont été inclus dans les
fantomes. Des concentrations d’iode de 0.5, 1.0, 2.5 et 5.0 mg I/cm? ont été prises en compte.
Les simulations ont été répétées respectivement sans bruit quantique et avec le bruit quantique
correspondant & une dose glandulaire moyenne (AGD) égale & 3 mGy. Les valeurs de contraste
entre les prises de contraste et le fond ont été utilisées comme facteur de mérite traduisant les
quantités locales d’iode dans les images équivalent-iode recombinées. Les valeurs de contraste ont
montré un tres bon accord avec et sans bruit quantique, mais peuvent avoir un comportement
différent si des algorithmes de reconstruction non-linéaires plus avancés sont utilisés.

Pour CE-DBT, nos résultats montrent que les valeurs de contraste entre les 1ésions et le fond
augmentent avec le diametre des lésions. Il peut étre démontré que le contraste dans les images
CE-DBT recombinées peut étre utilisé pour estimer la densité surfacique de I’iode, quand la trans-
formation appropriée est connue. Dans ce cas, nos données expérimentales pourraient étre utilisées
pour améliorer la précision de 'estimation de la concentration d’iode, en incluant le diametre de
la lésion estimé comme information a priori. Cette conclusion a également été tirée par Hill et
al. [9] dans une étude expérimentale sur la cinétique de I’agent de contraste iodé en CE-DBT.
Cependant, lors de notre analyse sur le contraste des lésions ellpsoidales, nous avons montré que le
contraste dépend non seulement du diametre de la 1ésion, comme on le voit dans le plan d’image,
mais également de son étendue en profondeur. En conséquence, toute procédure de calibration per-
mettant de corriger les aspects topologiques d’acquisition CE-DBT et les quantités d’iode estimées
devrait prendre en compte les deux dimensions. I1 faut souligner cependant qu’une hypothese
sphérique peut étre suffisante pour certains types de lésions (masses rondes bien délimitées telles
que les kystes, fibroadénome, rim-enhancement, métastases, ... ) et une erreur résiduelle sur ’esti-
mation de la concentration d’iode pourrait éventuellement étre négligeable en fonction de la tache
clinique.

Pour CE-bCT, nos résultats montrent que les valeurs de contraste des lésions sont indépendantes
du diametre des lésions sphériques ainsi que de Pexcentricité des lésions ellipsoidales. Ce résultat
était attendu puisque les images reconstruites en CE-bCT sont obtenues a partir d’un échantillonnage
angulaire complet du sein. Il reste clair que CE-bCT surpasse CE-DBT dans les taches de quanti-
fication d’iode.

Détectabilité et Caractérisation des Lésions en CE-bCT vs CE-DBT

Un modele numérique maillé du sein avec des structures anatomiques définies mathématiquement
a été utilisé pour évaluer et comparer la détectabilité et la caractérisation des prises de contraste
dans des images CE-DBT et CE-BCT simulées.

Des lésions de différentes morphologies, tailles et concentrations d’iode attendues dans la pra-
tique clinique ont été incorporées dans deux fantéomes du sein, un comprimé et un non comprimé,
dont la taille et la glandularité correspondent a la moyenne de la population. Cing types de lésions
ont été considérées : ronde homogene, de forme irréguliere, a contour spiculé, avec rehaussement an-
nulaire et avec rehaussement linéaire (cf. Figure 6). L’étendue plus large des lésions se trouvaient
entre 5 et 25 mm. Des prises de contraste entre 0.5 et 4.0 mg/em? d’iode ont été considérées.
Deux types de fond anatomiques ont été pris en considération; ils ont été classés comme étant
représentatifs des textures type ACR 2 et ACR 3, grace a I'inspection visuelle des images de pro-
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jection & basse énergie par le Dr Clarisse Dromain (radiologue & Gustave Roussy - ancien IGR;
Villejuif, France). Le tissu fibroglandulaire constituant la glande mammaire a également été re-
haussé par 'agent de contraste avec 0.2 mg I/em?, afin d’imiter la texture de fond résiduelle
trouvée généralement dans les images cliniques d’angiomammographie [93].

Les volumes CE-DBT et CE-bCT ont été simulés avec les parametres d’acquisition résumés
dans le Tableau 4. Les doses glandulaires moyennes pour la CE-DBT et la CE-bCT ont été f
respectivement a 1.86 et 3.72 mGy, soit une et deux fois la dose utilisée dans les acquisitions
d’angiomammographie cliniques. Ce choix a été fait en supposant que les protocoles cliniques
pour CE-DBT nécessiteraient deux vues (par exemple, une CC et une MLO), tandis qu’'une seule
acquisition CE-bCT fournirait de I'information 3D complete sur le sein et les lésions rehaussées.

Prés de trois cents volumes d’intérét (VOI) CE-DBT et CE-bCT, de taille 5 x 5 x 5 cm?, ont
été extraits a partir des images équivalent-iode simulées et présentés a trois lecteurs différents,
expérimentés en imagerie du sein. Les lecteurs ont individuellement classé la détectabilité et la ca-
ractérisation des lésions en utilisant une échelle de Likert. Pour chaque VOI présenté, six questions
ont été posées aux lecteurs. Les questions considéraient la détectabilité (Q1), la caractérisation
(Q3, Q5, Q7, Q9) et la mesure de 'étendue 3D (Q11) des lésions. Pour chaque question, sauf
Q11, nous avons demandé au lecteur de fournir un degré de confiance dans ses réponses, en uti-
lisant les éléments de Likert & cing points, ou 1 représente “pas du tout confiant”, 2 représente
“pas si confiant”, 3 représente “modérément confiant”, 4 représente “tres confiant” et 5 représente
“extrémement confiant”. Au total, le questionnaire était composé d’onze éléments.

Pour chaque géométrie d’acquisition et chaque question, nous avons étudié ’accord entre les
trois lecteurs via I'analyse de la distribution des éléments de Likert, ainsi que par le calcul de
la proportion d’accord global (p,) et les coefficients Kappa (rk¢) de Cohen [94] comme mesures
statistiques de l'accord inter-observateur. L’analyse des coefficients k¢ et de la proportion p, a
montré, dans I’ensemble, un bon a excellent accord entre les lecteurs, selon les questions étudiées.
En ce qui concerne la distribution des éléments de Likert des lecteurs, les résultats montrent un
comportement de confiance similaire entre les trois lecteurs lors de ’analyse des images provenant
des différentes géométries d’acquisition. Bien que n’étant pas statistiquement confirmée, une ten-
dance a la baisse de confiance de chaque lecteur a pu étre observée lors du passage de CE-DBT a
CE-bCT.

Pour chaque lecteur et chaque géométrie d’acquisition, un tableau de contingence de chaque
question par sa valeur réelle (le “gold”) et par son score de Likert a été construit. Nous avons ensuite
calculé la sensibilité (Se) et la spécificité (Sp) globale par lecteur et par géométrie d’acquisition.
Pour comparer les différentes géométries, une mesure globale traduisant “I’Opinion Majoritaire”
entre les trois lecteurs a été calculée pour les questions Q1, Q3, Q5, Q7, Q9 et puis comparée a
leur valeur réelle. Nous avons effectué une analyse statistique de la sensibilité et de la spécificité
avec une étude comparative détaillée sur la performance de CE-DBT contre CE-bCT. Les résultats
n’ont montré aucune différence statistiquement significative sur la sensibilité et la spécificité entre
CE-DBT et CE-bCT en ce qui concerne la détectabilité des lésions (Q1), leur caractérisation
en tant masse ou non-masse(Q3), leur forme globales (Q5) et leur rehaussement interne (Q9). En
revanche, la CE-DBT a démontré une sensibilité significativement meilleure pour la caractérisation
des lésions avec des marges lisses (Q7). De plus, aucune différence significative n’a été trouvée dans
la spécificité de I’ensemble des lésions complémentaires, i.e. les lésions avec des marges irrégulieres
ou spiculées étant caractérisées comme ayant des marges lisses. Ces résultats indiquent que dans
les images CE-bCT, les lésions avec des marges lisses peuvent étre vues comme ayant des marges
irrégulieres ou spiculées. Par conséquent, compte tenu des autres résultats de cette these, cela ne
peut étre expliqué que par le faible ratio signal-a-bruit dans les images CE-bCT, comme on peut
le constater sur la Figure 6, malgré le fait que le protocole CE-bCT fait usage de deux fois la dose
utilisée pour CE-DBT.

Conclusions
En somme, les topologies CE-DBT et CE-bCT présentent leurs avantages et leurs limites. Les deux
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F1GURE 6 — Exemples de ROI provenant des images équivalent-iode simulées, pour chaque topologie
et pour chaque type de lésion considérée. Les 1ésions contiennent 2.0 mg/cm?3 d’iode, alors que le
fond fibroglandulaire contient 0.2 mg/ecm? d’iode

topologies ont présenté des performances équivalentes sur la détectabilité et la caractérisation des
prises de contraste de 'iode injecté. Alors que CE-DBT, avec 100 um d’espacement entre les pixels,
a démontré une performance égale ou supérieure sur des taches nécessitant une meilleure résolution
spatiale (caractérisation du contour des lésions et mesure de leur étendue en présence de bruit), la
CE-bCT s’est révélée étre plus adaptée pour les taches de quantification des prises de contraste.

Il reste clair pour nous, cependant, que la performance inférieure de la CE-bCT a été parti-
culierement influencée par la présence d’un niveau de bruit quantique élevé lors de I'utilisation de
doses typiques de la mammographie conventionnelle. Dans ce cadre, nous présentons par la suite
deux techniques de post-traitement, spécialement congues pour I'imagerie double-énergie, visant a
améliorer la qualité des images équivalent-iode en CE-bCT.

7 Imagerie du Sein par Rayons X, Tridimensionnelle, Quan-
titative et Faible Dose

Dans cette section, deux stratégies différentes de débruitage sont évaluées comme post-traitement
afin de réduire le bruit et d’améliorer potentiellement la détectabilité des lésions.

Réduction du Bruit Anti-Corrélé

Dans un contexte de décomposition en matériau double-énergie, les techniques de réduction du
bruit anti-corrélé (en anglais, Anti-Correlated Noise Reduction, ACNR) exploitent le fait que le
bruit quantique dans les deux images équivalentes en matériau complémentaires sont anti-corrélés.
Comme ces techniques nécessitent une corrélation spatiale parfaite entre les images basse et haute-
énergie, son application a 'imagerie double-énergie est cependant limitée a des conditions sans
artefacts de mouvement. Aujourd’hui, la résistance aux artefacts de mouvement rend les techniques
d’acquisition rapide plus favorables pour la réduction du bruit anti-corrélé. Des algorithmes de
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correction de mouvement appropriés peuvent néanmoins étre pertinents lorsque des techniques
d’acquisition a faible cadence de détecteur sont utilisées [95].

La technique ACNR réduit le bruit dans une image de matériau donné, par exemple &;odine, €N
appliquant un filtre passe-haut a I'image complémentaire 044,q. L’image filtrée ne contient plus
de structures anatomiques (i.e., le contenu de basse fréquence), ne laissant que le bruit quantique.
Ce dernier est anti-corrélé au bruit quantique dans I'image complémentaire §;,4:nc. Enfin, 'image
du matériau cible est ajoutée a I'image complémentaire filtrée, pondérée par un parametre w, :

5ACNR(U7 U) = Jiodine (u7 ’U) + wc§gland(u7 U) * hHPF(Uy U) (7)

ou (u, v) sont les coordonnées 2D du détecteur. Le choix de w, peut étre déterminé analytiquement
par la minimisation du bruit quantique [96] ou empiriquement par I’évaluation quantitative ou
qualitative d’un facteur de mérite donné. Le méme raisonnement pourrait étre appliqué pour
réduire le bruit dans dg4ianq, en utilisant d;o4ine comme image complémentaire.

Régularisation de la Variation Totale

La régularisation de la Variation Totale (TV) pour le débruitage/restauration des images a été
introduite par Rudin et al. [97]. Elle est basée sur I'hypothése qu’un signal avec beaucoup de détails
de haute fréquence a une variation totale élevée. Comme décrit dans la Réf. [97], les algorithmes
de minimisation de la TV, contraints d’étre fidéle aux données d’origine, suppriment le bruit tout
en préservant la netteté des bords.

Les algorithmes de régularisation basés sur la variation totale sont particulierement efficaces
pour les images dites constantes par morceaux. L’hypothese de constante par morceaux est d’autant
plus vraie pour les images équivalent-iode, ou toute variation de densité entre les tissus fibroglan-
dulaires et adipeux est censée étre annulée. Une exception étant possible dans le cas ou l'agent
de contraste n’est pas réparti de facon homogene, en raison par exemple de gradients de vascula-
risation ou de la diffusion de ’agent de contraste dans le tissu du sein. Cependant, ces effets ne
seront pas abordés dans cette these et nous supposons, comme dans les sections précédentes, une
absorption homogene de 'iode dans le volume des tissus cancéreux.

Ici, nous utilisons un algorithme de minimisation TV implémenté au sein de GE Healthcare
par Reshef et al. [98]. Nous nous appuyons sur l'algorithme exclusivement comme un processus
de filtrage pour la réduction du bruit et la préservation des bords. L’algorithme est donc ap-
pliqué en tant que post-traitement sur les volumes équivalent-iode reconstruits f;oqine Obtenues
précédemment. Pour plus de simplicité, le volume f;sgine d’entrée sera appelé fy (comme pour les
données initiales). Une fagon typique de représenter le probléme de débruitage TV pour obtenir
Iimage non corrompu f est la suivante [97] :

) 1
f=argmin{ Slf—follz + A-x(Af) } (8)
f S——
data constraint term regularization term
ot x(+) est une fonction de régularisation convexe, A est un opérateur linéaire et \ est le parametre
de régularisation controlant la quantité de lissage effectuée.

Amélioration de la Détectabilité des Prises de Contraste en CE-bCT

Afin d’effectuer une évaluation préliminaire de la faisabilité des algorithmes de débruitage proposés,
nous avons considéré le méme systeme CE-bCT utilisé dans les investigations précédentes (cf
Tableau 4). Nous avons simulé un fantéme anthropomorphique du sein, de taille et de glandularité
moyenne, et contenant une concentration d’iode minimale. Le fantome a été constitué par une
structure complexe de 0.5 mg/em?® d’iode mélangés avec du tissu 50% fibroglandulaire (image
de référence dans la Figure 7). Le rapport contraste-a-bruit (CNR) par pixel entre les prises de
contraste et le fond des images équivalent-iode recombinées a été calculé et traduit en CNR efficace
(CNRcyys), tel que défini par Rose [68,69], pour une lésion circulaire de 2 mm de diametre.
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CNR.jy a été évalué pour différents filtres de reconstruction (rampe idéale seule et rampe
idéale avec des fenétres apodisantes du type Shepp-Logan et Hamming), avec une réduction
supplémentaire du bruit anti-corrélés (ACNR) et une minimisation de la TV. Pour la mise en
ceuvre de la technique ACNR, le noyau du filtre passe-haut dans I’Equation 7 a été défini comme
hapr(z,y,2) =1—hrpr(x,y,2) , o hppr(x,y, 2) est un filtre passe-bas. Grace & une évaluation
qualitative, nous avons constaté qu’un noyau de moyennage 5 x 5 comme filtre passe-bas montre de
bons résultats en termes de réduction du bruit tout en incluant des artefacts de bords minimaux.
Pour la minimisation de la TV, différentes valeurs de parameétres de régularisation A ont été testées.
Ici, nous allons illustrer seulement deux valeurs de A, entrainant respectivement un lissage doux et
un lissage fort, tout en préservant dans les deux cas I’apparence générale des images originales.

La Figure 7 résume les résultats de I'étude de détectabilité. La Figure 7 montre que le seuil
de CNRcyry égal a 5 n’a pas été atteint lorsque seules la rampe idéale ou la rampe idéale avec la
fenétre de Shepp-Logan ont été utilisées. Pour la rampe fenétrée par la fonction de Hamming et
I'implémentation Shepp-Logan+ACNR, les valeurs de CN Ry étaient légerement supérieures a 5.
Cependant, la technique ACNR a démontré la possibilité de garder une meilleure résolution spa-
tiale, tout en réduisant le bruit. Une plus grande amélioration a été observée avec la régularisation
TV. La valeur de CN Rc¢y a approximativement doublé si 'on inclut un A de lissage doux. L’ajout
d’une valeur de A pour un lissage plus forte a permis d’obtenir plus d’amélioration. Bien que
CNR.;y ait été deux fois plus grand par rapport & un doux A, des artefacts du type “sel et poivre”
étaient présents. Une régularisation douce est donc préférable et suffisante.

La Figure 8 montre ’AGD nécessaire pour atteindre CN R.¢y = 5 pour une lésion de 2 mm de
diametre et d’une concentration d’iode de 0.5 mg/cm?, en fonction des différentes combinaisons
des méthodes de débruitage. Comme référence, le niveau d’AGD de 3 mGy, correspondant a la
dose en mammographie standard, est également dessiné. Nous notons que les résultats de la Figure
8 refletent ceux présentés dans la Figure 7, multipliés par un facteur racine carrée : CNRcypy o<

AGD.

Conclusions

Nous avons montré que les deux techniques ACNR et Régularisation de la Variation Totale peuvent
étre exploitées en tant que techniques de post-traitement pour réduire le bruit dans les images
équivalent-iode et potentiellement améliorer la détectabilité en CE-bCT.

8 Conclusions et Perspectives

L’objectif de cette recherche de these a été d’étudier la faisabilité technique du scanner dédié
du sein avec injection de produit de contraste (CE-bCT), ou angiotomographie, et sa capacité a
détecter et localiser les tumeurs avec précision, ainsi que de fournir des informations quantitatives
précises sur la morphologie des prises de contraste et leur concentration, a des niveaux de dose
de rayonnement comparables a une mammographie conventionnelle. Pour comprendre la valeur
ajoutée de 'angiotomographie par rapport a angiotomosynthese (CE-DBT), nous avons comparé
le potentiel quantitatif de ces deux technologies.

Les études de simulation menées pendant cette these suggerent que ’angiotomographie double-
énergie pourrait étre une technique réalisable pour la détection, la localisation et la caractérisation
des tumeurs du sein. Bien que les comparaisons préliminaires avec CE-DBT suggerent une per-
formance comparable sur la détection et la caractérisation, I'information 3D compléte combinée a
une haute résolution spatiale font de la CE-bCT une évolution intéressante de l’angiomammogra-
phie vers une évaluation quantitative 3D des prises de contraste, et une alternative potentielle a
CE-MRI pour certaines indications cliniques.
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FIGURE 7 — Amélioration de la détectabilité dans les images équivalent-iode d’un fantéme tex-
turé. Les images reconstruites ont été traitées en utilisant différentes combinaisons de schémas de
débruitage. La deuxieme ligne indique des ROIs agrandies faisant 60 x 60 pixels (24.6 x 24.6 mm).
La troisieme ligne montre des valeurs de CN R, sy calculées pour la lésion cible (2 mm de diametre).
Les résultats sont basés sur un fantéme 50% fibroglandulaire avec 14 ¢cm de diametre, et prise de
contraste de 0.5 mg/cm? d’iode
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FiGure 8 — Diagramme en baton de la dose glandulaire moyenne nécessaire pour atteindre
CNR.;y = 5 pour une lésion de 2 mm de diametre et 0.5 mg/em3 d’iode, en fonction des
différentes combinaisons de schémas de débruitage (axe des ordonnées de gauche). La ligne poin-
tillée représente le facteur d’amélioration par rapport a la valeur de CNR obtenue avec filtration
Shepp-Logan seulement (axe des ordonnées & droite). La ligne continue indique le niveau de dose
a 3mGy
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