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INTRODUCTION

Comme toute articulation, le genou comporte une surface cartilagineuse. L’arthrose et
’arthrite conduisent a la détérioration progressive du cartilage. Lorsque ce cartilage est
détérioré de manicre prononcée, les os sont directement en contact (le contact articulaire

se fait presque os contre 0s), ce qui occasionne des douleurs séveéres au patient.

Figure 1 — Prothése totale, Université de 1’Towa département d’orthopédie

Pour remédier a ce probléme, il faut souvent se diriger vers le remplacement des

surfaces articulaires par une prothese, nécessitant une chirurgie (arthroplastie).

Dans plusieurs cas, il faut penser a I’implantation d’une prothése partielle ou totale. La
prothese totale (remplacement de l’ensemble des surfaces articulaires) du genou,
actuellement employée dans la majorité des cas, est trés invasive et a une durée de vie
relativement courte (8 a 10 ans (Vilain, 1997) et (Dphil, Waite et Svard, 2005)). En raison
de sa courte durée de vie il est souvent nécessaire de refaire I’intervention pour procéder
au remplacement de la prothése. A chacune de ces interventions, afin de bien ajuster la

prothése, une partie de plus en plus grande des tissus est enlevée. Pour cette raison, les



chirurgiens ont tendance a réaliser la premiére intervention sur les patients dgés de plus
de 65 ans. En raison de sa complexité, 1’arthroplastie du genou est reconnue comme une
opération délicate a réaliser. De plus, ’arthroplastie nécessite souvent un temps de

réhabilitation important.

Dans les années 1960, un chirurgien de I’Hotel-Dieu de Montréal, le Dr Gariépy, a
développé une prothése hémiarthroplastique (chirurgie de remplacement articulaire qui
consiste a remplacer une seule des surfaces articulaires) personnalisée du fémur distal,

illustrée a droite de la figure 2. Voici les ¢tapes de réalisation de cette prothése :

e Prise d’empreinte du fémur distal a I’aide de platre de Paris (1™ hospitalisation);

e réalisation du négatif;

e fabrication d’une plaque en alliage de Co-Cr-Mo coulée par procédé de moulage en
cire perdue;

e pose de la prothése (2° hospitalisation).

En espacant les deux opérations d’environ une semaine (une pour obtenir I’empreinte et
la seconde pour [Dinstallation de la prothése), cela avait comme
conséquence d’augmenter les risques d’infection et d’étre cotiteux du fait que le patient
devait rester a ’hopital entre les deux interventions. De plus, en raison de sa fabrication
artisanale sans prise d’empreinte précise, car la partie postérieure n’était pas atteignable
et devait étre évaluée par radiographie latérale, et de la pauvre qualité métallurgique
résultant du moulage, il y a eu plusieurs cas de bris par fatigue. Par contre, plusieurs

prothéses posées par le Dr Gariépy entre 1961 et 1981 ont eu une durée de vie de plus de

20 ans.

¥ )
| Py
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Figure 2 — Prothése totale c6té fémoral (gauche), prothése personnalisée (droite)

Actuellement, la demande de chirurgies moins invasives pour les arthroplasties du genou
combinée aux technologies modernes d’acquisition et de traitement d’images ainsi que
de conception et fabrication assistées par ordinateur ravivent 1’intérét pour une prothése
du recouvrement. Une étude effectuée par notre groupe a démontré que la longévité
d’une coquille d’alliage Co-Cr était assurée si ’erreur d’apposition entre la prothese et

1’0s sous-jacent ¢tait inférieure a 1 mm (Marval, 2001).

Une équipe de recherche est actuellement au travail pour élaborer un procédé de
fabrication semi-automatis€ d’une prothese personnalisée. Un des principaux avantages
de cette technique par rapport a celle proposée par le Dr Gariépy est la suppression de la
premiere intervention chirurgicale destinée a 1’obtention de I’empreinte de la surface

articulaire.

L’objectif principal de 1’équipe de recherche travaillant sur la fabrication d’une prothese
personnalisée est d’en obtenir une de recouvrement avec une exactitude meilleure que 1

mm (Marval, 2001) car une plus grande précision est garante d’une meilleure durée de



vie. Pour réaliser la prothése, on peut diviser le processus en trois étapes: acquisition et

traitement des images, modélisatio} paramétrique et interpolation d’un modele de

I’articulation puis fabrication.

En raison de la bonne résolution qu’offre 1'imagerie tomographique assistée par
ordinateur et de sa disponibilité¢ dans la plupart des hopitaux du Québec, cette technique
a été favorisée sur les autres. L.’imagerie tomographique est aussi une des techniques
offrant la meilleur résolution spatiale. La tomographie par rayons X permet de bien
diftérencier I’os des tissus mous, permettant ainsi de bien distinguer les contours de 1’os

(Dor¢,1984).

Les images de tomographes sont une représentation dégradée d’objets par 1’introduction
de bruit, de flou et autres distorsions. La présence de ces imperfections influence la
qualité des images et introduisent des erreurs dans la détection des contours osseux. Afin
de créer un modele numérique du genou, il est indispensable de s’assurer de la qualité
des images. Pour cela, il nous faut bien comprendre ’ensemble des parameétres qui
jouent un réle dans la qualité des images et bien comprendre leurs effets. Ce projet est
trés important car la précision du modele numérique, qui sert de base pour la fabrication

de la prothése, est directement liée a la qualité des images et de leur traitement.

L’objectif principal de ce travail est de quantifier 'impact de paramétres sur la qualité
de contours segmentés (c’est-a-dire extraits) & partir d’images produites par tomographie
assistée par ordinateur (CT). Les paramétres étudiés sont les filtres de reconstruction, le
champ de reconstruction, le voltage du tube et I’épaisseur de coupe (pour quantifier
I’effet du volume partiel). De plus, nous allons vérifier si le nombre de barrettes
influence la qualité des contours segmentés et terminerons avec la vérification de
I’impact de la fonction de restauration développée par notre groupe de recherche sur la

qualité de contours segment¢s.


http://www.rapport-gratuit.com/

Les travaux effectués par notre groupe de recherche en imagerie médicale (Doré, 1984),
(Doré, 1992), (Dor€ et Goussard, 1997) et (Vilain, Goussard, Idier et Allain, 2000), ont
permis de mieux comprendre les caractéristiques du tomodensitométre afin d’€tre en
mesure de mieux choisir les traitements a réaliser sur les images. Ce projet nous
permettra d’approfondir nos connaissances sur les différents parametres des
tomodensitomeétres qui entrent dans la formation des images. De plus, 1’étude nous
permettra une meilleur compréhension des possibilités offertes par des nouveaux
modeéles de tomodensitomeétres disponibles sur le marché et qui n’avaient pas été

considérées dans les études antérieures.

Nous aborderons les différents themes de ce mémoire en suivant les lignes directrices

suivantes :

1. revue de littérature sur le sujet;

2. explication de la méthodologie en présentant les 3 séries d’expériences réalisées
ainsi que les outils développés;

3. les résultats en fonction des différentes expériences;

4. observations générales et conclusion.



CHAPITRE 1

REVUE DE LITTERATURE

1.1 Historique

La tomographie X (médicale) ou tomodensitométriec permet d’obtenir une image en
coupe qui est fonction de la différenciation de capacité des tissus humains a atténuer les

rayon X.

La figure 3 illustre le principe général de reconstruction des images a partir d’un
systeme de premicre génération. La source (tube X) émet un rayon qui est concentré par
le collimateur, ce qui détermine 1’¢paisseur de coupe. Ce rayon, une fois concentré,
passe par la région d’intérét présélectionnée par 'opérateur et est détecté par le
détecteur. Un faisceau de rayon X, lorsqu’il traverse l’organisme, est atténué par
absorption et par diffusion. Cette atténuation est en fonction de la densité de la zone, de
sa composition atomique et de 1’énergie du faisceau du rayon X. La partie fixe des
tomodensitomeétres, incluant les détecteurs, se nomme souvent le statif. Le profil
d’atténuation ou projection correspond aux signaux électriques qui proviennent des
détecteurs pour un angle de rotation donné. Chaque position de la source €gale une
mesure de projection. Une fois les signaux des détecteurs enregistrés, ceux-ci sont
compensés pour les zones inhomogenes et corrigés pour certains effets de saturation des
détecteurs. Avec I’ensemble des projections selon les angles différents, il est possible de
reconstruire 1’image. Ces projections sont rétro projetées sur la matrice de
reconstruction. Par la suite, la reconstruction peut débuter en fonction de la région
d’intérét choisie. Entre le tube et le détecteur (projection), chaque rayon X qui passe
dans la région d’intérét est utilisé pour la reconstruction. Le coefficient d’atténuation
pour chaque point de I’image est déterminé par la somme de chaque valeur d’atténuation

des rayons X croisant ce point (« rétroprojection »). Cependant, cette technique introduit



beaucoup de flou dans I’image. Pour compenser, les manufacturiers de tomographes ont
programmé des filtres (« convolution Kernel ») sans cependant éliminer complétement

le flou.

Dans le méme ordre d’idée, une image est habituellement formée de 512 x 512 pixels.
La valeur de chaque pixel est proportionnelle a 1’atténuation aux rayons X. La valeur
d’atténuation est représentée par une échelle relative définie en unités Hounsfield ou HU
(« Hounsfield units »). Typiquement, I’eau a un HU égal a 0. Les tissus ayant des
propriétés d’atténuation plus faible que I’eau ont des valeurs de HU négatives (le HU de

air est -1000) et les matériaux absorbant plus de rayons X (ex. : I’os cortical posséde une

valeur de HU de 1000).

Le premier tomographe a application clinique fonctionnel a été inventée par Hounsfield

et Cormack au courant des années 1970. Pour leur contribution a la science, ils ont recu

le prix Nobel en 1979.

Voici, en quelques points, un court historique de la tomographie :
e 1924 : découverte des principes de base par Radon pour la reconstruction des
1mages;
e 1970-1971 : premier tomographe clinique fonctionnel (générations 1 et 2);
e 1974 : tomographe de troisieme génération (Artronix);
e 1977 : tomographe de quatrieme génération (AS& E);
e 1980 : raffinement des techniques;
e 1987 : tomographe avec un tube qui fonctionne en rotation continue;
e 1989 : tomographe Hélicoidal;
e 1991 : tomographe Hélicoidal double coupe (Elscint);
e 1998 : tomographe Hélicoidal multicoupe (4 rangées de détecteurs);

e 2001 a ...: tomographe hélicoidal multicoupe (6/8/10/16/64 rangées de

détecteurs).
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Figure 3 — Représentation de base d'un tomodensitometre (Krestel, 1990)

I vy a eu quatre générations de tomographes. Les deux premicres générations
fonctionnaient avec un principe de translation du détecteur (pour 1’acquisition des
donnés composant une projection) et de rotation de la source et du détecteur pour
Pacquisition d’une nouvelle projection. La premiére génération ne possédait qu’un
simple détecteur et pouvait prendre jusqu’a 135 & 300 secondes pour une acquisition
tandis que la deuxiéme génération pouvait avoir des séries de détecteurs (maximum 52

détecteurs actifs au total) ce qui réduisait le temps d’acquisition entre 5 - 150 secondes.

Les deux prochaines générations ont permis d’augmenter de fagon considérable le
nombre de détecteurs totaux. Pour la troisieme génération, plusieurs détecteurs étaient
placés cote a cote de maniere a former une barrette selon un arc de 30 a 60 degrés (voir

figure 4). Avec cette configuration, le nombre total de détecteurs pouvait aller jusqu’a



1000 ce qui avait comme effet de diminuer le temps d’acquisition entre 0,4 a 10
secondes. Pour ce qui est de la derni¢re génération, elle €tait configurée sur 360 degrés,
donc plus de 4000 détecteurs disponibles pour un temps d’acquisition pouvant aller de 1

a 5 secondes et seul la source se déplace (voir figure 4).

Scanning principle ¥mage reconstruction

 Recon-
struction
field-of-
view

4th Generation

Figure 4 — Principe de fonctionnement en fonction de la génération (Prokop et
Galanski, 2003)

En éliminant les cables électriques entre les parties fixes et mobiles de la mécanique, le
tomographe a rotation continue permet d’acquérir les données de fagon continue en
déplagant le patient dans le systéme. Par contre, la différence avec cette génération et les
nouveaux tomographes multicoupe est le nombre de rangées de détecteurs (une rangée
¢gale une barrette) qui passe de un (pour ceux de la quatriéme génération) a plus de deux
(configuration matricielle voir figure 5). L’augmentation du nombre de coupes acquises
pendant une apnée a permis de réduire le recalage des images di a la respiration du
patient et de réduire la quantité du produit de contraste injecté au patient lors de certains

cxamens.
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Figure 5 — CT multicoupe (Prokop et Galanski, 2003)

En augmentant le nombre de rangées de détecteurs (voir figure 5), les machines
d’aujourd’hui peuvent obtenir en une seule rotation de 4 a 64 coupes minces, moyennes
ou ¢paisses en fonction de la partie des détecteurs sélectionnés. On note les avantages
suivants dans cette technologie : I’allongement de la zone d’examen pour un temps fixe
d’acquisition, la réduction du temps d’examens et une augmentation de la résolution

longitudinale.

L’acquisition coupe par coupe offre des résultats satisfaisants mais en raison de sa
lenteur il y a souvent création d’artéfacts de mouvement dans les images. Pour sa part,
I’acquisition hélicoidale offre plusieurs avantages sur 1’acquisition coupe par coupe
(axial). Un des plus grands avantages est 1’élimination des artéfacts de mouvement qui
étaient engendrés lors de I’examen coupe par coupe en raison du temps d’acquisition qui
est plus long que le mode hélicoidal. Un compromis doit étre fait entre la durée de
I’examen qui dépend de la capacité de ’apnée du patient, de I’épaisseur nominale de

coupe et la vitesse de déplacement de la table. L’acquisition hélicoidale n’est pas sans
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inconvénient. Mentionnons, par exemple, la diminution de la résolution spatiale
longitudinale et transversale ainsi que l’augmentation potentielle de 1’irradiation du
patient. Pour notre application, 1’acquisition en mode axial restera le meilleur choix en
raison d’une meilleure résolution longitudinale. De plus, notre zone d’intérét (le genou)
est limitée, ce qui ne procure pas des temps d’examens longs. Par contre, la principale

raison est qu’il est facile de garder le genou immobile lors d’une acquisition.

On peut modéliser physiquement le tomographe en deux parties, soit la partie fixe et la
partte mobile. Dans la partie fixe, on dénote la mémoire d’acquisition, le calculateur, la
haute tension premier étage. Pour la partie mobile il y a les détecteurs X, le tube X, la
haute tension deuxiéme €tage et le collimateur. Pour faire le lien entre les deux parties,
des contacts tournants sont utilisés pour transférer 1’énergie électrique. Ceux-ci
remplacent les cables électriques utilisés autrefois. En ce qui concerne le matériel, il est
impératif que le tube qui sert de source de rayons X possede une bonne capacité
thermique. Les acquisitions sur les tomographes hélicoidaux imposent que le tube
fonctionne de facon continue. L’autre enjeu dans la catégorie du matériel (et non le
moindre) est efficacité des détecteurs X. Une des grandes contraintes est le fait qu’ils
doivent étre capables de surmonter la problématique due a la décroissance tres rapide du
signal apres coupure du faisceau X (1 ms a 3 ms). Les détecteurs de la totalité¢ des
tomographes X actuellement en service sont soit des détecteurs & gaz (xénon a haute

pression), soit des détecteurs solides (scintillateurs associés a des photodiodes).

Pour ce qui est de I’acquisition en mode hélicoidal, deux paramétres contrélent la
géomeétrie, soit la collimation ("section collimation” SC) exprimée en mm et la vitesse
de translation de la table exprimée en mm/s. Une augmentation de SC permet de réduire
le bruit et d’améliorer le rapport du signal sur le bruit au détriment de la résolution
longitudinale. La largeur de collimation et la vitesse de translation de la table définissent

un troisiéme qui est le pas ("pitch”). Celui-ci est le rapport de déplacement de la table
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durant une rotation de 360° par épaisseur de coupe. Le tomographe conventionnel

fonctionne similairement mais avec une valeur de pas égal a zéro.

Nous ne pouvons parler de I’évolution de la technologie de la tomographie par rayons X
sans parler des nouvelles applications que les progrés technologiques nous permettent de
faire maintenant. Aujourd’hui, les nouveaux algorithmes de traitements, exemple le MIP
(Maximum Intensity Projection), MinlP (Minimum Intensity Projection) et les
algorithmes 3D de reconstruction couleur sont beaucoup plus performants que ceux
utilisés auparavant. De plus, nous pouvons réaliser de nouveaux examens virtuels, tels
que I’endoscopie virtuelle, de ’angiographie et plusieurs autres examens impossibles a
réaliser dans le passé. Ces nouveaux progrés permettent de réaliser des examens qui
prennent beaucoup moins de temps que les examens conventionnels cela avec des

techniques beaucoup moins invasives (voir figure 6).

Figure 6 — a) Projection MIP b) Reconstruction 3D c) Endoscopie virtuelle (Prokop et
Galanski, 2003)

ko
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La qualité des images en tomodensitométrie dépend de deux ensembles de facteurs. Le
premier que nous ne traiterons pas dans ce mémoire, est ’ensemble de facteurs, lié a la
conception et a la fabrication du tomodensitomeétre (CT) : efficacité des tubes, efficacité
des détecteurs, bruits électroniques, la modulation du signal. Le second, que nous
traiterons, est 1’ensemble des paramétres d’acquisition, de reconstruction d’images et des

parametres dérives.

1.2 Définition de la qualité

La qualité est définie selon deux aspects : la précision et I’exactitude. Dans une cible,
lorsque que tous les résultats sont concentrés au méme endroit mais loin du centre, une
certaine précision est atteinte. Par contre, lorsque les résultats sont plus pres du centre
mais dispersés, cela définit ’exactitude. Concrétement, il est fort probable que les
contours segmentés a partir d’images possédant peu de bruit mais beaucoup de flou
soient précis. Par contre, lorsque des images possédent du bruit mais peu de flou, les
contours qui en sont extraits seront probablement plus exacts. De facon générale, pour
arriver 2 retrouver une meilleure qualité d’image, un compromis entre la précision et

Pexactitude est nécessaire.

1.3 Modéle linéaire de formation d’images

Le modele linéaire de la formation d’une image de tomodensitométre peut se décrire

commesuit: Y =h*X+b (1.1

Ou Y =image = y(x,y)
h= psf =h(x,y)
X =objet = x(x,y)
b = bruit = b(x, y)



14

Voici de maniére schématique ce modele :

Figure 7 — Schéma du modgele linéaire de formation d’image de CT

1.3.1 Résolution

Avant de commencer a expliquer chacun des parameétres d’acquisition d’un tomographe,
nous parlerons des différents types de mesures qui nous aident a quantifier la résolution.
Nous distinguerons ainsi deux types de résolution, soit la résolution optique et la
résolution numérique. La résolution optique est inhérente au processus de la formation
des images et peut étre définie de fagon générale comme la plus petite distance entre
deux objets qui permet de les distinguer. Lorsque cette distance est trop petite, les objets
se confondent en un seul. La résolution numérique, pour sa part, est directement relié¢e
au processus de numérisation. La figure 8 nous présente des indicateurs qui caractérisent

ces deux types de résolution.
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Figure 8 — Caractérisation de la résolution

Pour ce qui est de la résolution dans le plan x-y, deux grandes mesures nous aident a
quantifier cette résolution. Ces deux grandes mesures sont reliées a deux domaines : le
domaine spatial et le domaine fréquentiel. Pour ce qui est du domaine spatial, la PSF
("point spread function"”) quantifie la résolution optique. De facon générale, la PSF nous
permet de caractériser le flou. La PSF d’un tomodensitometre est directement liée a la
qualité¢ des images; elle peut étre représentée par un modele gaussien qui est décrit a la
section 2.5. Lorsque le flou peut étre représenté par une gaussienne, nous pouvons
utiliser les parametres de cette fonction afin de calculer la FWHM ("full width at half

maximum”), mesure fréquemment utilis€ée pour caractériser de fagon quantitative le flou.

Dans le domaine fréquentiel, nous savons que le flou est associé a I’atténuation des
termes de hautes fréquences présente dans le signal. La fonction qui décrit 1I’amplitude
de I’atténuation en fonction de la fréquence est la MTF ("modulation transfer function").
La MTF peut étre obtenue en appliquant une transformée de Fourrier 2D sur la PSF.
Donc, ¢’est une résolution mais dans le domaine fréquentiel. De plus, la MTF permet de
caractériser la résolution et celle-ci sera décrite en Ip/cm ("line pair per centimeter” ou
paire de lignes par centimétre). Plus cette valeur (Ip/cm) augmente, meilleure est la

résolution.
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1.3.1.1 DansPaxeZ

En Z, nous caractérisons habituellement la résolution dans cet axe avec la mesure de
sensibilité de la coupe (FWHM) qui est calculée de la méme fagon que dans le plan x-y
soit avec les paramétres de la PSF mais cette fois-ci dans ’axe z. Sur la figure 9, nous
voyons que plus I’épaisseur de coupe augmente, plus la FWHM augmente. Nous savons
qu’idéalement nous devrions avoir un rectangle dans la figure 9-b, mais en pratique c’est

impossible. Donc cette mesure (FWHM) nous aide a identifier la résolution en Z.
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Figure 9 — Profil d’une coupe en fonction de 1’épaisseur de coupe (Prokop et
Galanski, 2003)

La plupart des plus simples protocoles en assurance de qualité des images de CT
incluent des analyses sur la résolution, le contraste et la dose de radiation. Les deux
méthodes les plus couramment utilisées pour I’analyse de résolution sont le calcul de la

fonction de transfert du CT scanners (MTF) et 1’évaluation de la réponse impulsionnelle
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du CT scanner (PSF). Certains auteurs nous proposent des méthodes expérimentales afin

d’évaluer de maniere quantitative la réponse impulsionnelle d’un CT scanners (PSF)

(Doré¢ et Goussard, 1997).
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Figure 10 — Résolution estimée en fonction de la position (Doré et Goussard, 1997)

A I’aide d’un fantome test, ils réussissent a valider les deux éléments suivants :

1. Le tomodensitometre produit un flou rotatif, car la forme de la PSF est indépendante
de sa position angulaire lorsque le systétme de coordonnées est représenté en

coordonnées polaires. Ce phénomene était déja prédit par (Verly et Bracewell,

1979).
2. La PSF s’étire plus rapidement dans la direction tangentielle que dans la direction

radiale (voir figure 10).
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D’autres auteurs (Boone, 2001) proposent une technique expérimentale pour mesurer la
fonction de transfert (MTF) d’un tomographe assisté par ordinateur. En effet, I’auteur
utilise les images numériques obtenues avec le tomographe et un fantéme test (voir

figure 11) réalisé pour cette application afin de calculer la fonction de transfert.

Plusieurs facteurs font varier la forme de la fonction de transfert, mais la plupart des
fabricants d’appareils d’imagerie médicale ne divulguent pas D'effet des filtres de
reconstruction sur I’allure de la MTF. Donc, cette étude (Boone, 2001) a permis de
connaitre la réponse fréquentielle de trois différents filtres de reconstruction utilisés de
nos jours («standard », «os» et « poumon » ). Le résultat donne pour le filtre de
reconstruction « standard » la fréquence de coupure est de 0,8 mm™, tandis que la
fréquence de coupure du filtre « os » est de 1,2 mm™. Pour sa part, le filtre « poumon »

("lung kernel”) nous indique une amplification des fréquences centrales.

Breast Equivalent Siabs

50 pm aluminum foil

Figure 11 — Fantome utilise pour le calcul de la MTF (Boone, 2001)

1.3.1.2  Résolution numérique

Pour sa part, la résolution numérique est directement reliée au nombre de pixels dans
I’image et la zone de reconstruction. Habituellement, nous calculons la grosseur d’un
pixel et cela caractérise la résolution numérique de 1’image. La grosseur du pixel se

calcule comme suit :
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o Grosseur du pixel = région d’intérét (FOV) / dimension de la matrice de

reconstruction
En principe, cette mesure est symétrique en X et Y. Si cela n’est pas le cas, nous aurons

un pixel rectangulaire au lieu d’un pixel carré.

Voici les principaux parametres qui influencent la résolution optique (x-y) :
¢ la qualité des détecteurs ;
e le filtre de reconstruction;
e le nombre de barrettes;
e le courant du tube;

¢ le voltage du tube.

Parameétres qui influencent la résolution optique (z) :
e lepas;
® [’épaisseur de coupe;
¢ la vitesse d’avance de la table;

e le filtre d’interpolation en z.

Parameétres qui influencent la résolution numérique (grosseur du pixel) :
e champs de reconstruction;
e matrice de reconstruction ;
e ¢paisseur de la tranche en z.

Nous reparlerons de ces parameétres a la section 1.5.

1.3.2 Bruit

Le bruit dans les images tomodensitométriques a fait 1’objet de plusieurs études. Une
¢tude (Doré,1992) fait la synthese des différentes méthodes afin de caractériser le bruit.

L’une de celles-ci est I’évaluation du profil de la puissance du bruit (NPS). A I’aide d’un
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fantome réalisé par la compagnie Philips, 1’estimation de la NPS est réalisée en fonction
de trois filtres différents et de trois épaisseurs de coupes différentes. La figure 12,
présente les résultats. Nous constatons que le bruit n’est pas blanc. De plus, nous

constatons qu’il varie en fonction de 1’épaisseur de coupe et du filtre de reconstruction

utilisés.
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Figure 12 — Puissance du bruit en fonction du filtre de reconstruction utilisé et de
I'épaisseur de coupe (Dor¢, 1992)

Apres avoir présenté le modele lin€aire et ses parameétres, nous nous attarderons a ce qui

n’est pas linéaire; c’est-a-dire les artéfacts.

1.4 Artéfacts

La présence d’artéfacts dans les images réduit I’exactitude des interprétations des images
et nuit aux médecins pour établir un diagnostic efficace. Pour notre application de
conception de prothése personnalisée, cela pourrait avoir comme effet de diminuer
I’exactitude de la description numérique de la surface par rapport a sa description
anatomique réelle. Al-Shakhrah (2003) a identifi¢ les causes de détérioration de plus de
7197 images afin de cibler des solutions. 6 % d’entre elles comportaient des artéfacts.
25 % des artéfacts sont dus & la présence de matériel de haute densité, en seconde place

avec 21 %, il y a les erreurs dues a la mesure du faisceau rayons X atténué. L’effet du
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volume partiel avec 16 % est en troisieme place, par la suite avec 15 % les artéfacts
engendrés par les mouvements du patient, le bruit avec 7 %, le mauvais fonctionnement
des détecteurs 6 %, 1’effet de la géométrie des détecteurs 5 % et 5 % pour les autres non
quantifiées. Les deux premiéres causes d’artéfacts sont difficiles a corriger. La présence
de matériaux de haute densité (prothéses, vis, etc.) cause une saturation des détecteurs et
engendre un effet non linéaire. Les erreurs de mesure du faisceau sont habituellement
plus présentes dans les zones ou il y a une large atténuation (exemple: 1’0s). Les
artéfacts liés au volume partiel sont souvent présents dans les images de tomographes et
sont dus a la variation de géomeétrie a D'intérieur méme de la «tranche » sous

observation.

Donc, le volume partiel peut généralement &étre défini par l’attribution d’une valeur
intermédiaire a un voxel (volume élémentaire de calcul de densité) contenant deux
structures de densités tres différentes limitées par la finesse de la coupe. Prenons par
exemple un voxel qui contient 15 % d’os et 85 % de gras. Le calcul de la densité en HU

du voxel est :

Hues X (%)os + Hugras X (%)gras = 1000 X 0.15 +-90 X 0.85 = 65 (1.1)

Cette valeur est approximativement égale a la valeur de densité de muscle, donc cette

variation de structure fausse la valeur réelle du voxel (effet de volume partiel).

Hsieh (1998) propose une solution pour corriger ’effet de volume partiel basée sur
I’observation suivante : I’amplitude de I’erreur due au volume partiel est proportionnelle
a la variation au carré du coefficient d’atténuation dans la distribution selon z (équation
3 de Particle de Hsieh (1998)). La seconde observation est que la quantité de cette erreur
est fonction de I’épaisseur de la coupe. En effet, en réduisant 1’épaisseur de la coupe, on
diminue cet artéfact. Une autre observation démontre que lorsque deux matériaux sont

de densités différentes, le maximum de ’erreur se produit lorsque ces derniers sont
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introduits dans espace z de fagon a ce qu’ils occupent la moitié de I’espace chacun. Pour
confirmer cette affirmation, 1’auteur utilise deux cylindres en téflon et conserve les
parameétres d’acquisition constants pour trois tests. Ces tests consistent a introduire les
deux cylindres, 1) en entier dans la coupe tomographique, 2) a 75 % et pour finir 3) a la
moitié. Cette expérience démontre que lorsque les cylindres sont introduits a 75 % (test
2), des bandes blanches (artéfacts de volume partiel) apparaissent dans les images. Ces
bandes sont encore plus voyantes lorsque I'introduction est de 50 %. Dong, il est clair
qu’en estimant la variation du coefficient d’atténuation de I’image dans z, la correction

des artéfacts pourra étre envisageable.

Afin de vérifier cette théorie, ’auteur réalise une série d’images tomographiques du
fantdme et réalise un seuillage pour conserver seulement les régions qui ont une valeur
de CT plus grande que 200 HU. Les valeurs en dessous de ce seuil sont remises a zéro.
La raison est que les artéfacts sont moins sensibles aux composantes ayant un petit
coefficient d’absorption, donc on conserve seulement les parties avec un coefficient
élevé. La prochaine étape est de calculer le gradient (évaluation de la variation de
densité a I'aide de dérivés en x et y entre deux coupes). Seules les régions qui ont un
potentiel de créer un artéfact de volume partiel sont identifiées par le calcul du gradient.
De cette fagon, ’erreur due au volume partiel qui est proportionnel a la variation au
carré du coefficient d’absorption selon I’axe z peut étre déterminée par le gradient de
I’image de la projection suivante. Par la suite, I’erreur estimée a 1’aide du gradient est
soustraite a I’image originale. On constate qu’apres correction, ’effet du volume partiel
est diminu¢. L’auteur a réalisé aussi la correction sur des images du cerveau, il a pu
identifier une grande diminution de l’effet du volume partiel. La correction a été
observée qualitativement. La robustesse et P’efficacité de cette méthode ont été validées
par le méme auteur mais dans une autre étude (Hsieh,1999). Hsieh (1996) identifie la
présence d’artéfacts liés au volume partiel mais il ne la quantifie pas. Pour notre part

nous essaierons de la quantifier au chapitre 3.
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1.5 Mode axial, mode hélicoidal, nombre de barrettes

Dans le mode axial, I’acquisition se fait en mode « arréter et photographier ». Le tube a
rayon X et les détecteurs exposent et font une boucle de 360 degrés. La table et le patient
se déplacent d’une distance prédéfinie (intervalle) puis I’opération se répete. Pour ce qui
est du mode hélicoidale ou en spirale, celui-ci est une modalité d’acquisition d’images
en continu. Le tube a rayons X et les détecteurs exposent et tournent de manicre
continue a 360 degrés pendant que le patient traverse la zone d’exposition a une vitesse
de déplacement fixée. Les informations collectées sont ensuite reconstruites en une

image selon I’épaisseur de coupe et Iintervalle prescrit.

Dans la figure 13, nous voyons bien que le mode conventionnel nous permet de nous
rapprocher le plus de la forme idéale (rectangle) et c’est lui qui posséde la meilleure

résolution (FWHM) en Z.

canventional

pitch 1
pitch 1.4
pitch 2

telative cotcribution ——

i —

Figure 13 — Profil de sensibilité et FWHM pour mode axial et mode hélicoidal avec un
pasde 1, 1.4 et 2 (Wilting, 1999)



24

Par contre, en analysant la performance des systemes multicoupe, McCollough et Zink
affirment que le profil de sensibilité de la coupe, qui est directement reli€ a la résolution
en Z, le bruit dans les images et la résolution sont quasi similaires entre une acquisition
axiale et hélicoidale. McCollough et Zink (1999) en viennent a la conclusion qu’en
mode axiale et hélicoidale, pour un systeme multicoupe, nous obtenons des images de
bonne qualité en réduisant le temps d’examen et la charge du tube. En contrepartie, la
dose relative ¢mise augmente a différents degrés. Une autre ¢étude réalis€ée par Gupta,
Nelson et etc. (2003) démontre qu’il n’y a pas de différence significative entre le rapport
signal sur bruit pour un 4 barrettes et pour un 8 barrettes. Par contre, les auteurs
concluent en démontrant que pour un CT 8 barrettes versus un 4, la résolution en z se
voit augmenter et ils démontrent aussi qu’il y a beaucoup moins de barres (lignes)

d’artefacts.

Dans ses rapports, la Medical Device Agency (2002 et 2003) compare la limite de
résolution des systémes en fonction de leur nombre de barrettes. Le tableau I présente
quelques résultats. Pour un nombre de barrettes donné, la résolution varie d’un fabricant
d’appareil a I’autre. Une augmentation du nombre de barrettes n’est donc pas garante
d’une meilleure résolution. Pour un fabricant donné, la résolution augmente avec le

nombre de barrettes.
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Tableau I

(Medical device agency, 2002 et 2003) a) Comparaison des filtres pour un simple
barrette pour différent CT, b) Comparaison des filtres pour un double barrettes pour
différent CT, ¢) Comparaison des filtres pour un 4 barrettes pour diftérent CT,

d) Comparaison des filtres pour un 16 barrettes pour différent CT.

Recon. MTFs MTFy la)
filter __{ipilem) _ {Ilpicm} |
 Philips CT Secura AH+2 113 147
Toshiba Asteion FC80 112 14.5
GE ZX/i Edge 10.2 121
Siemens Emotion AHB0s 7.7 102
Recon. MTF50 MTF10 b)

Scanner

Scanner

filter _{
Marconi Mx8000D E 88 17.8
Rapport- gratuit-com @ GE NX/i Edge 102 _ 121
Soatinar Re_con MIfss  MTFw c)
i ’ Fiiter Ipiem) . {ip/cm
Siemens Volume Zoom  U90y 149 20.4
| Philips Mx8000 E 89 17.8
Toshiba Aquilion FCag 104 140

GE LightSpeed Plus EDGE___95 136
Recon MTF;,, MTF,

filter {cicm) (c/em)
Siemens Sensation 16 1J80 14.3 19 .4
GE LightSpeed'® Edge 9.4 14.0

|Scanner d)

Par contre, une des grandes différences en acquisition hélicoidale comparativement au
mode axial, est qu’en mode hélicoidal, le systéme est obligé d’utiliser des algorithmes
d’interpolation en Z. Le défaut de cette technique est que la plupart des méthodes
d’interpolation causent des dégradations de la résolution dans la direction de la
translation de la table, en Z (Wang et Vannier, 1994), (Kasales, Hopper, Ariora,
Tenhave, Meilstrub, Mahraj, Hook, Westacott, Sefczek et Barr, 1994). De plus, ces
méthodes dégradent aussi<a qualité des images. Par contre, Ogawa, Yamada et Uno, en
1997, ont proposé une nouvelle fagon de réaliser I’acquisition qui minimise I’effet de la

détérioration de la résolution en Z qui résulte de I’interpolation en Z.
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1.6 Influence de certains paramétres sur la qualité de segmentation des
images

Nous pouvons diviser les parameétres d’acquisition d’un tomodensitométre en quatre

catégories :

e parametres d’avance (vitesse d’avance de la table par rotation du tube, le pas et
la longueur du scan);

e paramétres de reconstruction (€paisseur de coupe ou collimation et
incrémentation de la reconstruction);

e parametres dérives (vitesse de la table et temps de scan);

e paramétres reliés a I’équipement (temps de rotation et nombre de rangées de
détecteur).

Les relations entre plusieurs de ces parameétres sont définies au Tableau IIL
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Tableau II

Définition de certains parametres pour un mode hélicoidal ou spiral et multicoupe

Paramétres d’acquisition en spirale et
multicoupe

Description ou formule

SC = épaisseur de la collimation (mm)

Section d’épaisseur nominale

TF = vitesse d’avance/rotation tube (mm)

NxPxSC=P*xSC

P = pas ou «PITCH»

TF/[N x SC] = pas de I’atténuateur de faisceau
« beam pitch »

P* = volume du pas

TF/SC = N x P = épaisseur de pas

L = longueur de I’acquisition {(cm)

TIxTS=TIxNxPx SC/RT

Paramétres de reconstruction

SW = épaisseur (mm)

Epaisseur effective

RI = incrémentation de la reconstruction

Intervalle de reconstruction

Parameétres dérivés

TS = vitesse de la table (mm/s)

TF/RT

TI = temps d’acquisition (s)

Durée d’acquisition = L/TS

Paramétres reliés a I’équipement

RT = temps de rotation (s)

Duré d’une rotation du tube

N = nombre de rangées de détecteurs

Une coupe N=1; Double coupe N=2;
multicoupe N=4 a 64

En mode axial, la plupart des systémes ne nous donnent pas acces au pas et a ’intervalle

de reconstruction car le pas est égal & zéro et ’intervalle de reconstruction est tout

simplement reliées a I’épaisseur de coupe due a la collimation. Voici de quelle facon le

mode axial fonctionne pour la plupart des fournisseurs. En fixant 1’épaisseur de coupe

nominale (SC) et le nombre de détecteur (N), I'intervalle de reconstruction se calcul




28

automatiquement comme suit : RI= SC*N. Suite a cela, nous pouvons fixer la vitesse de

rotation (RT) (0,7 ou 1 ou 2 ou 3 ou 4 secondes).

Ensuite, la longueur de la course (L) vient déterminer le nombre d’images et le temps

d’acquisition(TT).

Exemple : pour un RT de 3 secondes, un SC de 7,5, un N de 2 et une course de 37,5 mm.

e RI=75mm*2=15mm,;
e nombres images = (37,5 mm / 7,5 mm) + 1 = 6 images, note : nous additionnons
1 pour la dernicre image;

e le temps d’acquisition (TI) = (Nombre images / N) * RT = 6/2 * 3 =9 secondes.

Cette acquisition se fait en mode « arréter et photographier ». Le tube a rayons X et les
détecteurs exposent et font une boucle de 360 degrés. La table et le patient se déplacent
d’une distance prédéfinie (intervalle) puis ’opération se répéte. C’est pour cela qu’en
fonction de ’épaisseur désirée et en fonction de la zone de I’examen demandé, les
parametres sont ajustés automatiquement. Les vitesses de rotation du statif prennent en

moyenne de 0,8 a 4 secondes (pour GE) en axial et 1 seconde en spiral (pour GE).

1.6.1 Vitesse d’avance de la table, le pas et ’épaisseur de collimation

Le profil de sensibilité, et donc la résolution en Z, est affecté par la relation entre la
vitesse d’avance de la table (TF), de la collimation (SC)et du pas. La figure 14 compare
le profil de sensibilit¢ d’un tomodensitométre standard (non hélicoidal) et un
tomodensitometre hélicoidal. Dans la partie gauche, le pas est doublé en augmentant la
vitesse d’avance pour une collimation constante. Dans la partie droite, le pas est doublé

en maintenant la vitesse d’avance constance et en diminuant de moitié la collimation. On



29

remarque que le profil d’une section est considérable différent bien que la pas ait été

doublé¢ dans les deux cas.

Figure 14 — Profil d'une section en fonction du pas, du SC et du TF (Prokop et
Galanski, 2003)

Le Tableau III contient des valeurs de résolution en Z pour différents parametres

d’acquisition correspondant a la partie droite de la figure 14.

Tableau 111

FWHM en fonction du parametre SC et du Pas (Prokop et Galanski, 2003)

Parameétres d’acquisition
Epaisseur de Vitesse d’avance Pas FWHM
collimation (SC) (TF)
3 mm 6 mm 2,0 3,9 mm
4 mm 6 mm 1,5 4,6 mm
5 mm 6 mm 1,2 5,3 mm
6 mm 6 mm 1,0 6,0 mm




30

1.6.2 Epaisseur de la collimation

Habituellement, la collimation peut varier de 0,5 a 10 mm. Deux raisons motivent
I’utilisation de la collimation la plus faible possible. Nous venons de voir que la
collimation est un des facteurs affectant la résolution spatiale le long de ’axe z. Pour
une vitesse d’avance constante, une diminution de la collimation méne a une
amélioration de la résolution. Nous avons également vu a la section 1.3 qu’en diminuant

la collimation, I’effet de volume partiel est amoindri.

1.6.3 Temps de rotation et temps de scan

Le temps de rotation est le temps pour une révolution. Pour la plupart des

tomodensitometres, ce temps est de une seconde mais peut varier entre 0,4 a 2 secondes
, . , - n

pour d’autres. Avec un faible temps d’acquisition pour une méme couverture en z, le

temps d’examen se voit diminuer ce qui a tendance & créer moins d’artefacts de

mouvement. Pour ce qui est du temps d’acquisition, celui-ci dépend du tube de rayons X.

Plus la dose émise est €levée, moins le temps d’examen sera long pour une méme

région.

1.6.4 Filtres de reconstruction (Kernel convolution) et FOV

Autant le filtre de reconstruction que le champs d’intérét (" field of view" — FOV)
affectent la résolution dans le plan X-Y. Le filtre de reconstruction est utilisé dans la
reconstruction des images afin de minimiser I’effet du flou causé par I’opération de

rétro-projection dans le plan X-Y.

Le tableau IV nous montre bien que plus le filtre est dit «lisse» ou basse bas, plus la

résolution, définie en paires de lignes par centimeétre, est faible.
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Tableau IV

Résolution en fonction des filtres de reconstruction (Prokop et Galanski, 2003)

Filtres de reconstruction Résolution a 20 % de la MTF
Tres lisse 3.2 Lp/em
Lisse 4.0 Lp/cm
Standard 4.8 Lp/cm
Haute résolution 8.5 Lp/cm

Il existe également une relation entre le filtre de reconstruction et le bruit. Plus le filtre

rehausse les détails, plus il risque d’introduire du bruit dans les images.

Le FOV ("field of view") correspond a la limite de la région d’intérét a reconstruire. Plus
la région d’intérét sera précise meilleures sont nos chances d’avoir une image adéquate
de bonne résolution. Prenons par exemple le tableau V : plus le FOV est petit, plus la

grosseur du pixel est petite, meilleure est la résolution numeérique. Nous validerons ces

résultats dans le chapitre 3.

Tableau V

Grosseur du pixel en fonction du FOV (Prokop et Galanski, 2003)

Champ d’intérét (FOV) Grosseur du pixel
512 mm 1 mm
256 mm 0,5 mm
200 mm 0,39 mm
150 mm 0,29 mm
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1.6.5 Intervalle de reconstruction (RI)

L’intervalle de reconstruction est la distance entre deux images. En général, pour le
mode axial, ’intervalle de reconstruction est égal a la collimation afin d’avoir des
images contigués. Cependant, en déplacant la table d’une distance plus grande que
1’épaisseur de coupe il est possible d’obtenir un intervalle de reconstruction plus grand et
d’espacer les coupes. Le méme phénomeéne peut étre obtenu en mode hélicoidal en
combinant correctement les parameétres d’avance de table et de collimation. Ce
parametre a pour grand avantage de diminuer le nombre d’images lorsque I’examen
demande un grand déplacement en z. Par contre, plus nous augmentons I’'intervalle de

reconstruction, plus la possibilité que nous puissions détecter une petite 1ésion diminue.

1.6.6 Dose, voltage et courant

La dose émise est fonction de plusieurs parameétres. Les plus importants sont : le courant
et le voltage du tube a rayons X, I’épaisseur de collimation, 1’épaisseur de coupe, le pas,
la région de I’examen tomographique et le FOV. Voici quelques impacts de la variation
de certains paramétres. En augmentant le voltage du tube et en gardant constant le
courant, la dose relative augmente mais le bruit diminue (Prokop et Galanski, 2003). Il
est reconnu ¢galement que plus nous cherchons a augmenter la résolution spatiale des
images, plus nous introduisons du bruit et plus nous risquons d’augmenter la dose

relative (Prokop et Galanski, 2003).

La figure 15 montre la différence en termes de dose émise pour un tomodensitometre

conventionnel (non hélicoidal) et un tomodensitometre hélicoidal.

ko
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Figure 15 — Dose relative pour un bruit constant en fonction de 1’épaisseur (SW) et du
pas (Prokop et Galanski, 2003)

Nous pouvons voir qu’a parametre égal (SC = 5 mm, SW = 5 mm) lorsque nous passons
d’un pas égal a 0 (tomodensitometre conventionnel) a un pas de 1, la dose relative
augmente. Par contre, lorsque celle-ci glisse a deux nous nous retrouvons dans la zone
des doses relatives plus petites que les tomodensitometres conventionnels. En

augmentant 1’épaisseur de collimation, nous constatons que le pourcentage de dose

relative diminue.

Wallner, Roehrer-Ertl et Schneider (2004) affirment que 1’écart-type est dépendant de la
charge en milliampéres du tube. De plus, 1’é¢tude donne comme résultat que le bruit dans

une image peut étre réduit d’un facteur de deux en augmentant par un facteur de quatre

la charge du tube.
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1.7 Conclusion

L’objectif principal de ce travail est de quantifier I’impact de certains parametres sur la
qualité de contours segmentés (c’est-a-dire extraits) & partir d’images produites par
tomographie assistée par ordinateur (CT). La revue de littérature nous montre que
plusieurs facteurs affectent la qualit¢ des images. Nous étudierons trois parametres
d’acquisition qui nous apparaissent les plus pertinents suite a cette revue et que nous
jugeons importants pour notre application de prothéses personnalisées soit : le filtre de
reconstruction, 1’épaisseur de coupe et le voltage du tube. Nous voulons aussi quantifier

un autre paramétre, mais cette fois-ci, un paramétre de reconstruction soit : le FOV.

Le tableau VI résume l’effet que nous pouvons attendre des différents parametres

énumérés précédemment suite a I’ensemble de la revue de littérature.

Tableau VI

Effets prévus des parametres sur la qualité des images

Petit Meilleur contraste, moins de dose au patient.
Voltage
Grand Meilleure pénétration.
. Moins effet de volume partiel, meilleure
Petit . ) .
Eoai résolution en z, plus de bruit.
paisseur
Grand Moins de bruit, plus d’effet de volume partiel.

Moins de bruit, moins de dose au patient,

Filtre basse résolution ) , . .
baisse de la résolution spatiale.

Filtre de reconstruction ' _
Augmentation du bruit, augmentation de la

Filtre haute résolution |, . .
résolution spatiale.

Petit Meilleure résolution numérique.

FOV
Grand Meilleure vue d’ensembile.
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D’autre part, nous chercherons aussi & quantifier 1’effet du volume partiel et a voir la
variation de ’erreur en fonction de différents modeéles de tomodensitometres, car nous

savons que ce sont des effets que nous rencontrerons dans notre application.

Compte tenu du fait que le temps d’acquisition n’est pas une contrainte critique dans
notre application et que nous avons besoin de la meilleure précision possible, toutes nos
expérimentations ont été réalisées en mode axial. Néanmoins, nous présenterons en

annexe, quelques résultats préliminaires d’expérimentations réalisées en mode

hélicoidal.



2.1

CHAPITRE 2

METHODOLOGIE

Introduction

Afin de quantifier I'impact de certains parametres sur la qualité de contours segmentés,

trois séries d’expériences ont €té réalisées. En voici une courte description :

> 1% série : cette série d’expériences avait pour but d’étudier I’effet des différents

filtres de reconstruction, de I’épaisseur de coupe et du nombre de barrettes sur la
résolution optique (PSF). Nous pensons que le nombre de barrettes aura une
influence sur cette résolution puisque les détecteurs utilisés pour un 4 barrettes
versus un 16 sont complétement différents (technologie différente). Par contre,
nous n’avons pu obtenir du manufacturier 1’information détaillée de la
technologie employée pour chaque CT (4 et 16 barrettes).

2° série : cette série d’expériences avait pour but d’étudier ’effet des filtres de
reconstruction, de 1’épaisseur de coupe, du champs de reconstruction, du voltage
du tube et de différents modeles de tomodensitometres sur Perreur de
segmentation en absence de volume partiel.

3¢ série : cette série d’expériences avait pour but d’étudier I’effet du volume
partiel sur I'erreur de segmentation et de tester la fonction de restauration

développée par notre groupe de recherche.

Voici la méthode que nous avons employée :

» 17¢ série d’expériences : identification des paramétres d’un modéle gaussien par

méthode Gauss-Newton (voir figure 16).
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Figure 16 — Schématisation de la 17 série d'expériences

» 2° (Figure 17a) et 3° (Figure 17b) séries d’expériences : calcul de I’erreur de
segmentation entre un contour du modele de référence d’un fantéme et le méme

contour extrait des images de tomodensitometres.

Acquisition CT : N images Segmeniation Paraméirisation 3D

Calcul de
Perreur oou-
chague image

; -

H :
§ i i

Parametrisaton 3D

- Zone constante

a)%

o

Figure 17 — a) Schématisation de la 2° série d'expérience
b) Schématisation de la 3° série d'expériences

Deux modeles décrivent les fantdmes utilisés dans nos expérimentations :
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» Modele de référence : modele paramétrique créé a partir des plans de fabrication
(corrigés) du fantéme;
» Modéle reconstruit : mod¢le paramétrique créé a partir des contours segmentés

du fantdme extraits des images tomodensitométriques.

L’erreur de segmentation est la distance mesurée entre ces deux modeles. Elle peut étre

calculée de deux fagon :

» point a point : lorsque les deux modéeles sont numériques;

» point a courbe : lorsqu’un des modeles est analytique.

Pour nos expérimentations, nous avons choisi la méthode point a point en raison de sa
simplicité. Par contre, nous sommes conscient que cette méthode est moins précise que
la méthode point a courbe. Afin d’utiliser la méthode point a point, il nous a fallu

numériser le modéle de référence.

2.2 Présentation des fantomes utilisés

Pour réaliser nos études, nous avons utilisé trois fantémes :

e des fils de métal tendus, servant a simuler une impulsion, simulent la PSF et sont
utilisés pour la 1 série d’expériences. Nous nommerons ce fantdme simule psf

afin de faciliter la compréhension tout au long de ce mémoire.

Figure 18 — Fantdme utilisé pour la 1% série d’expérience (simule_psf)
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e le fantdme utilisé par .Cyr en 2000 et Capponi en 2000 simulant un fémur distal
a I’aide de formes géométriques simples, illustré a la Figure 19, est utilisé pour la
2° série d’expériences. Nous nommerons ce fantdme simule paramétre afin de
faciliter la compréhension tout au long de ce mémoire. Pour le fantdme
simule parametre, seulement la zone 4 (partie entre les lignes de la figure 19) a

¢été utilisée puisque celle-ci ne varie pas en z (pas effet de volume partiel).

Figure 19 — Fantéme pour la 2° série d’expériences (simule_paramétre)

e une sphére en PVC avec un rayon de 30 mm (Figure 20) est utilisée pour la 3°
série d’expériences. Nous nommerons ce fantome simule sphére afin de faciliter

la compréhension tout au long de ce mémoire.

Rapport- gratuit.com i"/}

Figure 20 — Fantome pour la 3° série d’expériences (simule sphére)
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2.2.1 Plans de fabrication

La Figure 21 illustre le dessin de fabrication de la section utilisée du fantome du fémur
distal (simule paramétre) tel qu’utilisé par Cyr. En calculant I’erreur entre la série de
points extraits du modc¢le de référence du fantome et une autre série de points provenant
des contours segmentés extraits des images tomodensitométriques, Cyr observe que les
erreurs sont anormalement grandes dans la région de la rainure (Cyr,2000). 11 soupgonne
que la rainure a été déformée par ’outil de serrage lors de la fabrication. Il recommande
de mesurer la rainure a ’aide d’une machine a mesurer les coordonnées (CMM —
"coordinate measuring machine") et de refaire le modele de référence du fantome en se
fiant directement a des mesures prises sur la piéce plutoét que celles fournies sur le plan

de fabrication.

0, 223824

225 mm

235 mm

Figure 21 — Dessin de fabrication du fantéme simule parametre
(utilisé pour la 2° série d’expériences)

L’hypothése de Cyr a été confirmée par Capponi. En suivant les recommandations de

Cyr, Capponi a corrigé le modele de référence du fantdme du fémur distal. La Figure 22
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contient les paramétres du modele de référence corrigé. Ce sont eux qui seront utilisées
dans la présente étude.

Imeplath h
altitude de fond de rainure

3

Ymeplst b /

. nl L 4 n

Ces données sont regroupés dans ke fichier definition mat sous matlab :

Ox=—0.341s oo
X—U. 2 y=10.
‘ 01——0 61 R1=6.0495
PaFExt =| PaCentre =1 Cx=-0.118
hneplat k:22 568 Cy=20.249
Ymeplat b=-24.3948 R2=4.63
h=15.735
o 20 = 5757
it
a4
angle=| 5'A"_ 579089
6B =-2.6952
8C=-1.7951

Figure 22 — Parameétres apres correction (Capponi, 2000)
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La Figure 23 présente le dessin de fabrication du fantome sphérique (simule sphere).
Cette sphére possede un rayon de 30 mm avec un trou fileté afin de pouvoir fixer la

sphéere dans son support.

PERCER 1/2"¢
FILLETE 13 UNC

Figure 23 — Dessin de fabrication du fantdme simule sphére (utilisé pour la 3° série
d’expériences)

2.2.2 Création des modeles numériques

Dans cette section, nous présentons la méthode utilisée pour créer les modeles de
référence des deux fantomes utilisés pour le calcul de I’erreur de segmentation. Pour ce
qui est de la modélisation du fantdéme de M. Capponi, nous ne ferons qu’un survol de la

méthode mais en tout temps le rapport (Capponi,2000) peut étre consulté.

2.2.2.1 Fantome de M. Capponi

La premiére étape est le calcul des positions nécessaires a la paramétrisation (voir figure
22 lettres a a n). Cette étape procure I’ensemble des parametres nécessaires afin de créer

la courbe analytique. Par la suite, I’auteur créé la courbe analytique en triant chacun des

ko
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points en fonction de sa zone qui est déterminée a la premicére étape (se référer au

rapport pour des renseignements supplémentaires (Capponi, 2000).

2.2.2.2 Fantome de la sphére (simule_sphére)

La paramétrisation de la sphére est trés simple. La premiére chose a déterminer est

I’intervalle de numérisation de la courbe. Celle-ci se fait comme suit :

1
Variation angulaire = 2X7T ——— 2.1
Nbpoint

Nous savons par la suite que le rayon égal 30 mm. Il nous reste a déterminer comment le

rayon varie en z afin de trouver les coordonnées de x et y. Nous savons que la variation

du rayon en z se fait comme suit :

(2.2)

Par la suite, il nous reste a calculer notre les coordonnées x et y de chaque point :

x = R(z)*cos(0)

y = R(z) *cos(6) 2.3)

O=-rm/2¢7/2
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La Figure 24, illustre le modéle paramétré pour une demi-sphére.

Figure 24 — Paramétrisation du fantdbme sphérique (simule spheére)

23 Présentation des tomodensitométres utilisés pour acquisition des images

Toutes les études présentées dans ce mémoire ont été réalisées avec les images

tomographiques provenant de trois tomodensitomeétres :

1. Lightspeed 16 de GE systemes médicaux
2. Lightspeed QXI 4 de GE systemes médicaux
3. Somatom Sensation 16 de SIEMENS

La figure 25 présente les trois types de CT utilisés pour nos études (le CT de GE 16
barrettes n’est pas sur la figure car il est identique au Lighspeed, seulement la

configuration interne change (configuration des détecteurs, circuit de contrdle, etc.)).



45

b)

Figure 25 — Somatom sensation 16 en a) et Lighspeed en b) (images provenant des
brochures publicitaires)

La caractéristique commune aux deux types de CT ci-dessus est qu’ils permettent une
acquisition simultanée de 16 coupes. Les CT de GE nous proposent des coupes pouvant
aller jusqu’a 0,625 mm d’épaisseur tandis que celui offert par Siemens nous offre des
coupes nominales de 0,75 mm. Chacun des deux fabricants offre ses avantages et
inconvénients. Voici quelques différences entre les technologies offertes par GE et

Siemens.

Les systémes fabriqués par GE offrent deux particularités par rapport a ses compétiteurs.
Premiérement, la configuration des détecteurs (16 x 0,625 mm) offre des coupes tres
minces. De plus, les logiciels de traitement de volume sont beaucoup plus avancés au
niveau technologique. En contrepartie, Siemens offre un algorithme (Care dose 4D) qui
optimise les parametres et donne une qualité supérieure a une dose minimale. De plus,
lors de I’acquisition, nous pouvons obtenir en temps réel une visualisation préliminaire

des images avant que I’ensemble des coupes soient reconstruites (voir Figure 26).
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Figure 26 — Comparaison entre deux processus de visualisation (fournisseur général et
Siemens) en fonction du temps

2.4 Positionnement des fantomes

2.4.1 Recalageen Z

Le but de ce recalage est de repérer le contour sur le mode¢le de référence correspondant

aux contours segmentés d’ une image donnée.

2.4.1.1 Fantome simule_paramétre

Le recalage pour le fantome simule _parametre était beaucoup moins problématique, car
nos expérimentations étaient réalisées dans une zone sans variation en z (partie identifiée

sur la Figure 19). Donc, pour réaliser nos expérimentations nous alignions visuellement
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la position en z. Par la suite, afin de garantir la position dans la zone d’intérét des
expérimentations, les premicres et dernieres coupes de la zone étudiée étaient exclues

(partie identifiée sur la Figure 19).

2.4.1.2 Fantome simule_sphére

Pour le fantdéme simule sphere, ce recalage était beaucoup plus important, car nous
avions des variations en z afin de reproduire I’effet du volume partiel. Comme pour
I’autre fantome, nous avons réalis€ un recalage préliminaire visuellement. Par contre,
pour valider le recalage, un programme a été développé. A I’aide d’environ 5 images
avant I’image a la position z = 0 (position estimée visuellement) et de 5 autres images
apres cette méme position, nous calculions le décalage optimum afin de minimiser
I’erreur de segmentation globale sur les dix images. Le décalage calculé par le

programme nous permettait de corriger le recalage préliminaire fait visuellement.

2.4.2 Alignement Axial

Le but des cet alignement est de s’assurer que 1’axe symétrique des fantémes correspond

a I’axe z du tomodensitometre afin d’éviter I’effet de volume partiel.

Afin d’améliorer le positionnement des fantdbmes, nous avons utilisé une table de
positionnement. Pour étre en mesure de valider que nous étions bien positionnés, surtout
pour le fantéme simule parameétre, nous avons utilisé deux images acquises a deux
positions précises en z. Ces deux positions étaient situées presque aux extrémités du
fantdbme et avaient comme particularit¢ d’avoir deux trous dans leur centre respectif
(Figure 27). En comparant la position en x et en y des deux points, nous pouvions
calculer I’angle de rotation de la table et a la hauteur d’ajustement nécessaires pour
aligner les deux trous. Les deux prochaines figures présentent la table utilisée et deux

exemples d’images utilisées pour valider le positionnement.
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Figure 27 — Table et support utilisé€s pour I'acquisition CT

A=23.1mm
L=47.1mm

A=23.15mm
L=47mm

Figure 28 — Exemple d'images servant pour le positionnement du fantome
simule paramétre

La position du fantdbme dans ce cas était presque parfaite. La faible erreur a pu étre
causée par le positionnement de la croix qui est placée manuellement ou du fait que la
table manquait un peu de précision au niveau des intervalles des angles de rotation. Il

faut toutefois noter que cette erreur sera négligeable sur la précision de nos résultats.
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Voici un exemple de calcul ou la position latérale L était de 45 mm pour la premicre
image et de 48 mm pour la deuxiéme donc, il fallait absolument repositionner le

fantdme. Le calcul se faisait comme suit :

s 48 mm — 45 mm = 3 mm;
e 1 mm =1 degré (fagon que la table a été graduée);
¢ nous tournons la table de 3 degrés, anti-horaire;

e le positionnement est vérifié a nouveau avec deux nouvelles images.

Pour ce qui est de la hauteur L, celle-ci est bien ajustée dans le support avant les tests en
utilisant un niveau. Une fois le fantome ajusté dans le support, nous ajustons le support
au niveau avec la table du CT avant chaque test car la table n’est pas toujours au niveau

par rapport au sol.

Pour ce qui est du fantdme simule sphere, nous utilisions le trou fileté afin de vérifier
I’alignement axial. Nous avons utilisé deux images (une au début du trou fileté et I’autre
presque a la fin de ce méme trou) afin de calculer le centre des deux trous. Ce calcul
¢tait réalisé directement avec les outils que possédait la console du tomodensitometre.
Par la suite, nous pouvions procéder de la méme facon qu’avec le fantdme

simule paramétre et calculer la rotation de la table si nécessaire.

Pour le fantome simule_psf, nous avons utilisée une ligne centrale en plein centre afin de

I’enligner parall¢le a 1’axe du support central donc paralléle a I’axe du tomographe.

2.5 Explications des outils utilisés

Afin de simplifier et de valider le développement des outils utilisés dans chacune des
trois expériences réalisées, un logiciel test a été développé. Ce logiciel fut réalisé pour

quatre raisons :
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e visualiser les images;
o réaliser des calculs statistiques (moyenne, minimum, maximum, écart type, etc.);
e valider les parameétres de segmentation;

e tracer des courbes de profils.

Ce logiciel (voir figure 29) fut trés utile pour valider tous les parameétres d’acquisition
(position dans I’axe z, ma, kv, filtre de reconstruction, etc). De plus, lors de I’élaboration
de la fonction de segmentation, cela a permis de visualiser les résultats quantitativement
et qualitativement avant de programmer la segmentation et le calcul automatique d’une

série complete.

Cette interface est tres utile car nous pouvons insérer des fonctions et les tester. Une fois
I’interface générale montée, I’ajout de fonctions est tres facile. Cette fonctionnalité nous
a permis de tester chacune de nos fonctions de facon indépendante une de ’autre. Le

code MATLAB est présenté en annexe a la fin de ce mémoire sur CD.

Figure 29 — Logiciel de test
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Les prochaines sections présentent 1’ensemble des outils développés en fonction des

séries d’expériences.

2.5.1 Outil pour la 1" série d’expériences

Cette série d’expériences avait pour but d’étudier D’effet des différents filtres de

reconstruction et du nombre de barrettes sur la résolution optique (PSF).

La PSF ("point spread function”) d’un tomodensitometre est directement liée au flou
présent dans les images. Afin de vérifier la différence entre les CT 4 barrettes et 16
barrettes au niveau de la PSF, nous avons programmé une fonction qui calcule la PSF a
’aide de I’image d’une impulsion. Pour se faire, nous avons utilisé un fantdme avec des
fils métalliques d’un diamétre de 0,25 mm chacun (voir page 38).
Nous pouvons caractériser la PSF avec un modele gaussien (Doré¢,1992) qui est donné
par :

PSF(x,y) = N xe P G0 5o 70-1)" 4 B (2.5)
ou
x = position en x dans I’image
y = position en y dans I’'image
N = valeur maximum de la fonction
tx,ty = coordonnées (x,y) du maximum
px, py= parameétres de la forme de la gaussien en x et y

B = valeur moyenne du fond de I’'image
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Le pourcentage de concordance est donné€ par :

M N
ZZ(PSFO}JS(LJ.)_PSFpre(yiaxi)) 2
VAF =100/ 1-———— % (2.6)
3> PSF?us(i, )
i=l j=1
ou PSF,, (i, ]) valeur de CT observée a la position du pixel i,j

PSF,. (y,,x,) valeur de CT prédite a la position (y,,x,) du modele

i index de la rangée du pixel

Jj index de la colonne du pixel

X; coordonnée en x du pixel dans la colonne j
Vi coordonnée en y du pixel dans la rangée i

A partir du paramétre Px et Py le calcul du FWHM se fait comme suit :

1 1

*(_ 2 *(_ 2
2*(~1In0.5) FWHMyzz (-In0.5) @7

Px Py

Voici de fagon générale la fonction programmée en MATLAB qui calcule les

FWHMx =

paramétres de la PSF a ’aide|d’une imag¢ de CT.

1. lecture de I’image et sélection de la région d’intérét qui possede un fil au centre;
création des matrices nécessaires au calcul des parameétres de la PSF;
initialisation des paramétres de départ nécessaires a I’optimisation;

optimisation (voir explication un peu plus loin);

ok »N

calcul de la VAF ("variance accounted for” (voir équation 2.6)) pour vérification

du pourcentage de concordance entre la PSF observée et celle prédite.
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L’algorithme d’optimisation est bas¢ sur le modele Gauss-Newton :

e Initialisation de parametres de départ dans la matrice V.
V=[N.px.py,B1x.ty]

e Calcul de la PSF avec les paramétres de départ.
PSF(x,y) = N#e ™ T 5" 0-" 1 g (2.8)
f(x,y)=PSF(x,y)— R ou R = vecteur du profil d’intensité (2.9)

—p Tant que la précision (DCNorme plus petit que 1x10 %) n’est pas atteinte ou que le nombre

d’itération n’est pas atteint, les paramétres J, DCNorm et V sont recalcules.

e Calcul de la matrice Jacobienne.

e Calcul de la norme de la matrice DC (DCNorme) et incrémentation du

nombre d’itération.

e Calculde f(x,y) avec nouvelle valeurs de V

j—| & 6 3)/ 0N, 0f (x, )/ dpx,0f (x, )/ opy, (2.10)
of (x,)/0B,of (x,y)/ otx,0f (x,y)/ oty '
_-J
DC = A(x’y) 2.11)
V=V +DC (2.12)

2.5.2  Outils pour la 2° et 3° série d’expériences
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L’expérience deux avait pour but d’étudier 'effet des filtres de reconstruction, de

I’épaisseur de coupe, du champs de reconstruction, du voltage du tube et de différents

modeles de tomodensitométre sur I’erreur de segmentation en absence de volume partiel.

Pour sa part, la troisiéme série d’expériences avait pour but d’étudier I'effet du volume

partiel sur I"erreur de segmentation et de tester la fonction de restauration développée

par notre groupe de recherche.
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2.5.2.1 Segmentation

Afin de calculer I’erreur entre un contour du modéle de référence et celui segmenté a
partir des images provenant du CT, il faut segmenter I'image et s’assurer de bien
conserver les dimensions réelles de la région d’intérét. Pour cela, il faut tenir compte de
la dimension de la matrice de reconstruction et du FOV choisi lors de 1’acquisition. La
fonction de segmentation a été programmée en MATLAB et fait appel a six autres

fonctions appelées dans I’ordre suivant :

e [’extraction d’information dans I’étiquette DICOM;
e sélection de la région d’intérét;

e calcul du seuil;

e seuillage;

e extraction du contour;

e repositionnement et reformatage.

Par la suite I’extraction d’information dans 1’étiquette DICOM est fait. Cette étape est
cruciale car toutes les autres étapes en dépendent. Pour extraire cette information, nous
utilisons une fonction de MATLAB dicominfo qui nous permet d’extraire la structure de
I’information. Par la suite, nous pouvons accéder a I’information voulue en connaissant
le nom de I’étiquette. Par exemple, pour connaitre la position en z de la coupe, nous
n’avons qu’a visualiser ’information qui se situe dans NOM.SliceLocation. Pour notre
algorithme, les informations nécessaires sont les dimensions de la matrice de
reconstruction, le diamétre de reconstruction (FOV), la position de la coupe et le filtre de

reconstruction.

2.5.2.1.1 Sélection de la région d’intérét

Il y a deux cas pour lesquels nous sommes obligés de sélectionner une région d’intérét.

Le premier cas est lorsque I’image est trop grande et le but est de diminuer le temps de
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traitement. L’autre cas, est lorsqu'une zone de la méme densité se retrouve dans la
méme image que ’objet d’intérét que nous devons segmenter. Afin d’éviter plus d’un

contour segment¢, nous restreignons la région d’intérét.

2.5.2.1.2 Calcul du seuil et seuillage

Le calcul du seuil se fait soit en mode manuel ou soit en mode automatique en
recueillant les anciennes positions. Par exemple, pour une méme série d’images, nous
calculons le seuil sur la premiere image a ’aide de la sélection de deux points (mode
manuel) et par la suite, nous appliquons ce méme seuil sur le reste des images de la série
(mode automatique). Le calcul se fait en considérant deux moyennes de région d’intérét

(voir figure 28). Voici le calcul :

.

Seuil=(ROI—RO}/2)+ RO=0.5ROIKROY) @.11)

Figure 30 — Sélection des régions d'intéréts
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Densité (HU)

Figure 31 — Méthode de calcul du seuil

Le choix de ce seuil est justifié¢ par le fait qu’en ’absence de bruit et en présence d’une
réponse impulsionnelle symétrique, le seuil correspond a la moyenne des tissus située de
part et d’autre du contour a détecter. Ainsi, le seuil optimal des données contenues dans
la figure 30 est: (1850 + 1050)/2 = 1450. Une fois le seuil calculé, nous réalisons un

seuillage binaire.

2.5.2.1.3 Extraction du contour

L’extraction du contour se fait avec la fonction EDGE de MATLAB. Cette fonction
prend une image binaire et retourne une autre image binaire ol un est le contour et zéro
le reste de I’image. La fonction utilise des filtres afin de réaliser le calcul de gradient qui
est bas¢ sur un calcul de dérivé. Nous avons essayé quatre filtres soit: CANNY,
ROBERT, PREWITT et SOBEL. Le filtre de CANNY nous a donn¢ la plus petite erreur
(en page 64). C’est pour cette raison que nous avons utilisé le filtre de CANNY pour

I’ensemble des tests de 1’étude.
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Cette méthode, comme toutes celles fondée sur le calcul d’une dérivée, est réputée pour
bien délimiter les contours mais elle est aussi réputée pour introduire du bruit
supplémentaire dans les images. Par contre, nous savons qu’en effectuant un seuillage
avant de réaliser la segmentation nous éliminons cet probléme, car le bruit dans les

images se situe en arri¢re-plan, donc en dessous du seuil calculé.

2.5.2.1.4 Repositionnement et reformatage

Une des phases importantes de la fonction programmée en MATLAB est de recaler le
contour segmenté a sa position centrale la plus probable dans I'image (en théorie cette
étape n’est pas nécessaire). Cette étape prévoit le cas ou le fantéme bouge durant
Pacquisition ou qu’une petite erreur se soit glissée dans nos calculs lors du
positionnement de la table avec support. Une fois cette étape réalisée, nous fabriquons
deux nouvelles matrices qui contiennent les positions en x et y de la courbe segmentée,

recalée et reformatée en fonction de la résolution de I’image initiale. Voici les étapes :

1. Calcul du minimum et du maximum des deux matrices x et y (matrice crée lors
de la segmentation).

2. Calcul du décalage en x et y.

3. Création des deux nouvelles matrices x et y qui ont regu deux transformations :

un décalage (translation) et une multiplication par leur résolution respective.

2.5.2.1.5 Le triage

Afin de pouvoir utiliser les fonctions qui calculeront I’erreur entre le contour issu du
mod¢le paramétrique de référence et les points provenant de la segmentation de I’'image
d’acquisition du CT correspondant au méme contour, nous devons absolument nous
assurer de la bonne position de chacun des points. Prenons comme exemple que nous
avons 500 points et que la courbe de référence est paramétrée selon I’ordre illustré a la
figure 32, nous devons nous assurer que tous nos points segmentés soient dans le méme

ordre.
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Figure 32 — Ordre des points

Pour se faire, voici les étapes qui ont ét€ programmées en MATLAB :

1. Classifier chacun des points par cadran en prenant garde de classifier chaque
point dans un seul cadran;

2. En fonction du cadran, trier tous les points en fonction de leur position en x ou en
y. Le tri se fait soit en ordre croissant ou décroissant (voir figure 33);

3. Traiter les zones problématiques. En effet, certaines zones commencent avec une

bonne variation en x puis dans le méme cadran, la variation cesse (voir figure

33).



59

Cadran 2 Cadran 1 :

Problématiaue 2 Problématiaue 1 >
Problématiaue 3 Problématiaue 4
Cadran 3 Cadran 4

Figure 33 — Illustration des cadrans et des zones problématiques

Le tri débute dans le cadran 4. Les points sont classés en ordre croissant selon les
coordonnées en x. Par la suite, la zone problématique 4 est traitée. Une fonction
détermine les limites des zones problématiques en fonction du taux de variation des
coordonnées en x. La zone problématique 4 est triée en ordre croissant par rapport aux
coordonnées y. Le méme tri est appliqué pour la zone problématique 1. Ensuite, le
cadran 1 est tri¢ en ordre décroissant en fonction des coordonnées en x, tout comme pour
le cadran 2. Les zones problématiques 2 et 3, pour leur part. sont triées en ordre
décroissant en fonction de leur position en y. Le dernier cadran est quant a lui, trié en
ordre croissant selon les x. Afin de vérifier que la fonction triée fonctionne de fagon
adéquate, les différentes parties classifiées en fonction de leur cadran respectif sont

affichées ainsi que la zone problématique a laquelle ils appartiennent.

2.5.2.2 Calcul des erreurs

Pour ce qui est du calcul des erreurs entre les courbes paramétriques des deux fantdmes

et des points provenant de la segmentation des images de CT, deux fonctions distinctes
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ont été utilisées. La premiére, réalisée par Cyr en 2000, sera utilisée avec notre fantdme
sphérique (simule sphere). Le calcul de la distance se fait dans le plan x-y. La fonction

calcule la distance minimum pour chaque point. En résumé, cette fonction :

1. Définit une droite perpendiculaire sur chaque point des deux courbes.

2. Compare les pentes de chaque droite perpendiculaire correspondant aux mémes
points des deux courbes et compare avec quelques points voisins.

3. Trouve entre les points vérifiés ceux qui poss€dent les pentes similaires entre
les deux courbes.

4. Trace une droite tangente a la courbe analytique aux points déterminés
précédemment.

5. Trouve le point de rencontre de la courbe aux points provenant de I’'image
segmentée.

6. Calcule la distance.

L’autre fonction que nous avons utilisée avec le fantome simule parameétre fut celle
congue par Capponi (Capponi,2000). Cette fonction est utilis€ée pour calculer 1’erreur
avec le fantome présenté a la section 2.2.1. Nous avons utilisé cette fonction car celle-ci
réalise un recalage des points en fonction de trois degrés de liberté : deux translations x
et y et une rotation. Ce recalage est trés important car il est difficile de parfaitement
positionner le fantdéme pendant I’acquisition avec une orientation correspondant a celle
de la courbe de référence. Ce recalage était moins problématique avec 1’autre fantome
car celui-ci était sphérique. Pour calculer le recalage et 1’erreur, 1’auteur (Capponi,2000)
utilise la théorie des petits déplacements. La méthode s’appuie sur une linéarisation du
déplacement des points provenant des images segmentées de CT afin de calculer les
parameétres (les données de ’erreur, les déplacements) ce qui permet de faire passer la
sériec de points provenant des images segmentées de la position actuelle a une position

optimise¢e telle qu’elle coincide significativement avec la courbe de référence.
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2.5.3 Outils supplémentaires pour la 3° série expériences
2.5.3.1 Calcul de la variation de quantité de matiere

Pour chaque image, il est possible de calculer la variation du rayon dans la section de la
coupe représentant la variation de quantité de matiere a I’intérieur de la coupe. Voici de

quelle fagon nous déterminons cette variation :

A
R '
(I
Zl: EZl + sw
v
A
sw" —

?

Figure 34 — Calcul de delta

A(mm) =‘\/(302 —z1%) —\/(302—(21+SW)2. (2.12)

2.5.3.2  Algorithme de restauration

Cette section vise a présenter de manicre tres globale 1’algorithme de restauration que le
groupe de recherche a développé. Ce dernier algorithme a fait I’objet d’un mémoire dans

le cadre du méme projet concernant les protheses personnalisées par Benoit Galarneau

en 2005/2006.

Nous savons que les images de CT ont souvent des dégradations causées par les
artéfacts, le flou et le bruit. Le but de la restauration est de corriger les dégradations

subites lors de la prise d’images. Pour notre application de protheses personnalisées, le
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but est minimiser le flou sans pour autant augmenter le bruit. L’algorithme programmé

par M. Benoit Galarneau effectue une restauration avec pénalisation Geman et Yang.

Dans le cadre du présent mémoire, 1’algorithme développé par le groupe de recherche

sera utilisé afin de vérifier son impact sur nos images de CT réaliser avec le fantdme

simule_sphére.
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CHAPITRE 3

RESULTATS

3.1 Choix de ’algorithme de segmentation

Ces résultats sont en lien avec la méthodologie de la 2™ série présentée au chapitre 2.

Afin de nous assurer de bien choisir le filtre de segmentation utilisé lors de la
segmentation des images nous avons étudié ce parametre. Ceci nous a permis de raffiner
la méthodologie présentée au chapitre précédent. Afin de déterminer I’algorithme de
segmentation qui sera utilisé pour I’ensemble des tests nous en avons comparé I’erreur
moyenne de quatre filtres de segmentation (Canny,Robert, Prewitt et Sobel) utilisés en
combinaison avec quatre filtres de reconstruction différents (Bone, Edge, Soft et
Standard). La méthode de calcul de Perreur utilisée est celle de M. Capponi
(Capponi,2000) présentée dans la section 2.5.2.2. Les parameétres d’acquisition pour ce
test sont les suivants : FOV — 96 mm, Epaisseur de coupe (SW) — 1,25 mm, Courant de
tube — 300 ma, Voltage du tube —140 Kv et mode Axial. Les résultats sont présentés au

tableau VII.



Variation de I’erreur en fonction de 1’algorithme de la segmentation

Tableau VII
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EDGE BONE
. Maximum Myenne RMS Maximum Moyenne RMS
Filtres
(mm) (mm) {mm) (mm) (mm) (mm)
Canny 0,566 0,071 0,099 0,564 0,064 0,089
Robert 0,605 0,089 0,115 0,707 0,085 0,107
Prewitt 0,562 0,086 0,113 0,549 0,077 0,104
Sobel 0,567 0,086 0,117 0,557 0,085 0,110
SOFT STANDARD
. Maximum Myenne RMS Maximum Moyenne RMS
Filtres
(mm) (mm) (mm) (mm) (mm) (mm)
Camny 0,692 0,085 0,118 0,658 0,084 0,117
Robert 0,594 0,088 0,113 0,594 0,089 0,114
Prewitt 0,672 0,087 0,112 0,534 0,085 0,111
Sobel 0,680 0,092 0,117 0,542 0,091 0,116

En s’appuyant sur ces résultats, nous avons décidé¢ d’utiliser 1’algorithme de

segmentation de type CANNY. En effet, nous voyons que quelque soit le filtre de

reconstruction utilisé, I’algorithme de segmentation de CANNY donne les plus petites

CIrcurs moyennes.

3.2

Ces résultats sont en lien avec la méthodologie de la 1

1" série d’expériences

iéme

série présentée au chapitre 2.

Cette série d’expériences avait pour but d’¢tudier I'effet des différents filtres de

reconstruction, 1’effet de I’épaisseur de coupe et du nombre de barrettes sur la résolution

optique (PSF).

La premiére expérience que nous avons réalisée est de comparer la forme de la PSF pour

un tomodensitometre 16 barrettes et un de 4 barrettes. Pour cela, nous avons calculé la

PSF avec le fil central du fantdme simule psf pour les deux types de CT en utilisant
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différents filtres de reconstruction. Le tableau VIII présente la limite de résolution de

certains filtres employ¢s par la compagnie GE.

Tableau VIII

Limite de résolution de certains filtres identifi€s par 1a compagnie GE

Nom du filtre

Résolution limite (mm)

Standard 0,584 mm
Détail 0,333 mm
Edge 0,324 mm

La Figure 35 suivante présente la forme des PSF calculée pour différents résultats.




16 barrettes
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4 barrettes

Dazaul

Sofi l\

Figure 35 — PSF calculée en fonction des filtres et du nombre de barrettes
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Une des grandes différences entre les tomodensitometres de 4 et 16 barrettes est que
I’allure de la PSF pour le CT 16 barrettes est moins étendue que pour un CT 4 barrettes

(voir figure 35,36,37) et cela pour tous les filtres ¢tudiés.

En grande partie, la différence entre le CT 4 barrettes et 16 barrettes s’explique par le
fait que la technologie des CT 16 barrettes est plus récente. Les détecteurs sont
complétement différents et les circuits de puissance ont ét€¢ modifi¢s (selon le technicien

d’application de la compagnie GE).

Pour un appareil donné, le choix du filtre a un grand effet sur 1’allure de la PSF ((figure
36 et 37) et (tableau IX et X pour la résolution en FWHM)). Ce résultat a déja été prédit
(Dor¢,1992).

1/pixel

Soft Standart Lung Détail Edge Bone plus

Algorithme

Figure 36 — Profils Px et Py en fonction du filtre de reconstruction, CT 16
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Figure 37 — Profils Px et Py en fonction du filtre de reconstruction, CT 4

Tableau IX

Parametres calculés de la PSF en fonction du filtre de reconstruction, CT 16

GE - 16 BARRETTES

_ Algorithme de rec

N 621,45 3315,2 1102 3564,1 3418,7
Bruit 1025,6 1021,6 981,6 1027,6 | 10258 1004,7
Tx 6,851 5,852 5,835 5,835 5,750 3,781
Ty 6,278 5,301 5,342 5,322 5,959 7,015
vaf (%) | 99,995 99,99 98,867 99,995 | 99,698 99,476
Px (pixel)| 0,620 0,695 0,939 0,845 | 1,4901 1,333
Py (pixel) | 0,623 0,705 1,006 0,862 1,494 1,292
Px(mm’) | 127 1,423 1,923 1,73 3,05 2,73
Py (mm?) | 1,276 1,444 2,06 1,765 3,06 2,646
FWHMx
(mm) 1,31 1,17 0,87 0,96 0,55 0,61
FWHMy
(mm) 1,30 1,15 0,81 0,94 0,54 0,63
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Tableau X

Paramétres calculés de 1a PSF en fonction du filtre de reconstruction, CT 4
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GE - 4 BARRETTES

N
Bruit 1009,9 1009,8 891,44 980,86
Tx 6,111 6,061 5,040 5,991
Ty 6,142 6,180 6,197 5,255
vaf (%) 99,997 99,992 98,814 99,166
Px (pixel) | 0,391 0,441 0,596 0,819
Py (pixel) | 0,379 0,425 0,581 0,8064
Px (mm™) 1,23 1,387 1,874 2,575
Py(mm") | 1,192 1,336 1,827 2,536
FWHMx
(mm) 1,35 1,20 0,89 0,99 0,60 0,65
FWHMy
(mm) 1,4 1,25 0,91 1,03 0,61 0,66

De fagon générale, nous notons Ia présence d’une asymétrie de la forme de la PSF (voir

les parameétres Px et Py de la figure 38 et du tableau XI) pour le CT 16 barrettes. Comme

dans les résultats précédents, la PSF est moins étalée pour un CT 16 barrettes. Cette

variation est trés minime pour le CT 4 barrettes ((figure 39) et (tableau XII)). Par contre,

il y a de bonne variation pour un CT 16 barrettes (tableau XI). En principe, I’épaisseur

de coupe n’influence pas la PSF. Par contre, nos résultats indiquent le contraire. Ces

résultats peuvent étre expliqués par le fait que le fantome était mal aligné (phénomene

de volume partiel). Mal alignée, la structure en densité du fil peut étre faussée en raison

de la présence dans la méme tranche d’une structure comme I’eau (structure en densité

différente) ce qui est propre au phénomene de volume partiel.
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Pour étre certain de cela, des mesures ont €t€ reprises pour le 16 barrettes en prenant
soin de bien aligner le fantdme et seulement en variant I’€paisseur de coupe tout en
prenant les mémes parametres d’acquisitions que I’ancien test. Cette fois-ci, nous avons
revérifié 1’alignement du fil & plusieurs reprises. Le tableau XIII présente les résultats
qui confirment que 1’épaisseur de coupe n’influence pas la forme de la PSF lorsque
I’effet de volume partiel est négligeable. Comparativement au tableau XI, nous voyons
que la variation du FWHM est beaucoup plus minime en fonction de la variation de
I’épaisseur de coupe que les résultats présentés dans le tableau XI ceci nous permet de

réitérer I’importance de 1’alignement du fantome.

1.6
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0.8

1/pixel

1,25mm 2,.5mm S5mm 7,.5mm 10mm

Epaisseur de coupes

Figure 38 — Profils Px et Py en fonction de I'épaisseur de coupe, CT 16
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Figure 39 — Profils Px et Py en fonction de I'épaisseur de coupe, CT 4

Tableau X1

Parameétres calculés de la PSF en fonction de I’épaisseur de coupe, CT 16

"GE- 16 BARRETTES
N | 3427 35649 | 31057 | 24599 | 19695
Bruit 10309 10263 | 10348 | 10454 | 10358
Tx 5.783 5.750 5.818 5.804 5.833
Ty 5.032 4.959 5,057 5.113 5.122
vaf 99,698 99.607 | 99.796 | 99.671 | 99.501
Px (pixel’)| 1,487 1,490 1214 1.058 0.929
Py (pixel™) 1,454 1,494 1,509 1,404 1,29
S 3.045 3.053 2,488 2168 1,904
Px (mm’)
p 2.979 3.061 3,001 2.876 2.642
Py (mm’)
FWHMx 0,547 0,545 0,669 0,768 0,875
(mm)
FWHMy 0,559 0,544 0,539 0,579 0,630
(mm)
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Tableau XII

Parameétres calculés de la PSF en fonction de 1’épaisseur de coupe, CT 4

GE - 4 BARRETTES
' Epaisseur
N 3377 3403.3
Bruit 1000.6 1016.2 1008 3 1010.3 1011.1
Tx 5,937 6.002 6.007 5.966 5.966
Ty 6.249 6.258 6.361 6.283 6.344
vaf 99,631 99708 | 99717 | 99736 | 99,748
Px (pixel’) | 0,884 0.879 0.885 0.875 0.874
Py (pixel )| 0,879 0,874 0,881 0,875 0,870
1 2778 2.763 2.780 2751 2.746
Px (mm™)
T 2761 2,745 2768 27750 2735
Py (mm™)
FWHMx | 599 0,603 0,599 0,605 0,606
(mm)
FWHMy | 603 0,606 0,602 0.606 0,609
(mm)
Tableau XIII

Paramétres calculés de la PSF en fonction du filtre de I’épaisseur de coupe, CT 16

GE - 16 BARRETTES (Test repris)
N 3234,4 3109,4 3158,3 3154,8
Bruit 1022,3 1027,9 1028,4 1032,9
Tx 4,678 4,546 4,103 4,125
Ty 4,393 4,214 4,052 4,276
vaf 98,345 99,345 99,456 99,142 98,876
Px (pixel™) 1,450 1,461 1,469 1,470 1,471
Py (pixel™) 1,460 1,468 1,464 1,478 1,467
1 2,970 2,992 3,009 3,011 3,013
Px (mm™)
4 2,990 3,006 2,998 3,027 3,004
Py (mm™)
FWHMx 0,561 0,556 0,553 0,553 0,553
(mm)
FWHMy | 557 0,554 0,555 0,550 0,554
(mm)

ko
| F

Yo
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Que les résolutions limites présentées au tableau VIII ne soient pas atteintes est
explicable par le fait que les résolutions que nous donnent les fabricants de
tomodensitometres sont les résolutions atteintes dans les meilleures conditions possibles

qui malheureusement, ne sont pas décrites dans la littérature du fournisseur.

33 2° série d’expériences

Ces résultats sont en lien avec la méthodologie de la 2° série présentée au chapitre 2.
Cette série d’expériences avait pour but d’étudier I’effet des filtres de reconstruction, de
I’épaisseur de coupe, du champs de reconstruction, du voltage du tube et de différents

modc¢les de tomodensitomeétre sur I’erreur de segmentation en absence de volume partiel.

3.3.1 Filtres de reconstruction

L’effet de sept filtres de reconstruction fut vérifi€. Le tableau XIV résume I’ensemble
des résultats pour neuf coupes. Les valeurs moyennes ont été calculées sur ’ensemble de
ces neuf images. Les images proviennent du tomodensitometre 16 Barrettes de GE. Les
paramétres d’acquisition pour ce test sont les suivants : FOV — 96 mm, Epaisseur de
coupe (SW) — 1,25 mm, Courant de tube — 300 ma, Voltage du tube — 140 Kv et mode
Axial.



Tableau XIV

Variation de I’erreur de segmentation en fonction du filtre de reconstruction
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Position
enZ
| (mm) 38 3925

Max RMS
Standard  moyen moyen moyen

(mm) 0,072 (mm) 0,630 (mm) 0,102

405 4175 43 4425 455 46,75

48

Moy (mm) | 0,074 0,078 0,076 0,078 0,070 0,072 0,066 0,067 0,068
Max (mm) | 0,658 0,655 0,665 0,552 0,679 0,688 0,587 0,588 0,597
 Rms (mm) | 0,106 | 0,112 | 0,107 | 0,107 | 0,099 | 0,102 | 0,093 | 0,096 | 0,096
Erreur Max RMS
moyen moyen moyen
Lung (mm) 0,071 (mm) 0,568 (mm) 0,098
Moy (mm) | 0,075 0,080 0,081 0,068 0,066 0,068 0,066 0,068 0,064
Max (mm) | 0,537 0,530 0,545 0,556 0,578 0,577 0,593 0,593 0,603

Detail

Rms (mm) | 0,102 | 0,108 | 0,112 | 0,094 |

U 0093 | 0.097 |

(mm) 0,070 (mm) 0,604 0,099

Moy (mm) | 0,073 0,076 0,077 0,074

0,065 0,065 0,066

Max (mm) | 0,545 0,664 0,547 0,677

0,579 0,579 0,585
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Tableau XIV (suite)
Position
enZ
 (mm) 38 3925 405 4175 43 4425 455 = 4675 48 |
Erreur Max RMS
Edge moyen moyen moyen

(mm) 0072 (mm) 0581  (mm) 0,098
Moy (mm) | 0,068 | 0068 | 0,070 | 0,079 | 0069 | 0,077 | 0,072 | 0,074 | 0,072
Max (mm) | 0,538 | 0,557 | 0,546 | 0,680 | 0,572 | 0,684 | 0475 | 0,587 | 0,594

Rms (mm) | 0,095 | 0,092 | 0097 | 0.108 | 0,094 | 0105 | 0054 | 0099 | 0097 /
Erreur Max RMS
BonePlus moyen moyen moyen

(mm) 0,070 (mm) 0575 (mm) 0,095
Moy (mm) | 0,075 | 0,070 | 0,066 | 0,068 | 0069 | 0,068 | 0,069 | 0,071 | 0,070
Max (mm) | 0,545 | 0,560 | 0,564 | 0570 | 0,568 | 0586 | 0,592 | 0,592 | 0,590
Rms (mm) | 0,095 | 0,092 | 0,097 | 0,108 | 0,094 | 0,105 | 0,094 | 0,098 | 0,093

Erreur Max RMS
Soft moyen moyen moyen

(mm) 0,071 (mm) 0,611 (mm) 0,101
Moy (mm) | 0,075 0,077 0,075 0,079 0,070 0,066 0,066 0,067 0,069
Max (mm) | 0,648 0,652 0,657 0,544 0,675 0,570 0,579 0,582 0,588
Rms (mm) | 0,108 0,109 0,107 0,107 0,099 0,094 0,093 0,096 0,098

0,073
0,072
0,071

0,07
0,069
0,068
0,067
0,066

Erreur moyenne en mm

Filtres

Figure 40 — Graphique de l'erreur moyenne en fonction du filtre de reconstruction

En comparant les différents filtres de reconstruction utilisés (afin de simplifier

I'interprétation seulement quatre filtres ont ét¢ comparés), nous constatons que le filtre
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de type «bone » produit I'erreur la plus faible. Cette erreur a été calculée sur neuf

images.

n du filtre de reconstruction

'Merreur moyenne ||
 Derreur maximum §
M erreur RMS '

STANDART DETAIL =
type d'

Figure 41 — Comparaison entre erreur, maximum et valeur rms moyenne pour
chaque filtre

La figure 41 nous montre qu’en geénéral les filtres de types « bone » et « edge » nous
donnent de bons résultats. En comparant les différents filtres de reconstruction utilisés,
nous constatons que le filtre de type « bone » produit ’erreur la plus faible. Cette erreur
a €t¢ calculée sur neuf images. Par contre, la grosseur des pixels est de 0,188 mm, ce qui
nous procure une tres bonne résolution numérique ce qui pourrait expliquer la faible
différence entre I’erreur moyenne des différents filtres comparés. Nous voyons aussi
qu’en général les filtres de types «bone» et «edge» nous procurent des erreurs

maximum plus petites que les autres filtres.
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Le tableau XV présente 1’¢cart-type des valeurs CT de deux régions : la premiére le PVC
et la deuxieme ’eau. Nous savons aussi que le PVC a des propriétés se traduisant par
des valeurs HU comparables a celle de 1’0os. De plus, afin de prévenir P'effet de
saturation des détecteurs du tomodensitometre (en raison de la grande différence de
densité entre I’air et le PVC, nous avons mis de ’eau dans notre support a fantome.
Nous comparerons [’écart type de ces deux régions en fonction du filtre de
reconstruction. Les deux régions sont homogenes, ’écart type d’une région supposée
homogene caractérise le bruit. Le filtre de type « bone » est un de ceux qui produit le
plus de bruit (voir tableau XV). Cependant, notre technique de segmentation permet de

minimiser I’effet du bruit en faisant précéder la détection de contour par un seuillage.

Tableau XV

Ecart-type de la densité du PVC et de I’eau en fonction du filtre de segmentation

. PVC (valeur | Eau (valeur Contraste Ecart-type Ecart-type
Filtre HU) HU) (valeur HU) (PVO) (eau)

(valeur HU) (valeur HU)
Soft 1840 1040 800 7 9
Bone 1829 1062 767 51 63
Standart 1838 1031 807 8 12
Lung 1843 1033 810 33 47
Detail 1845 1044 801 11 16
Edge 1884 965 919 41 74
BonePlus 1728 1040 688 42 66

La figure 42 illustre un profil d’erreur type. Nous pouvons voir deux grandes variations :
la premiére tout prés du 90° point et la deuxiéme vers le 700° point. Ces deux endroits
correspondent a des changements de géométrie brusques. Le phénoméne peut donc étre
expliqué par le fait que nous utilisons un modéle paramétré et qu’en ces points nous
changeons d’équations de paramétrisation (le lecteur est invité a se référer au rapport de

M. Cyr pour plus de détail). En raison que ce phénoméne est ponctuel a deux endroits

Rapport- gratuit.com \’)/}
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celui-ci n’a aucun impact sur nos analyses. De plus, nous voyons qu’a 1’endroit ou se
trouve la rainure, nous avons un peu plus d’erreur due justement au changement de
géométrie tout au long de cette section (rainure). Ces erreurs sont dues au paramétrage
du fantéme et notre fonction qui calcule ’erreur. La fonction d’erreur est trés sensible
lorsque le fantdme paramétré subit une grande variation en X ou un y. Pour notre
application de conception de prothése personnalisée, nous ne devrions pas retrouver ce

genre d’erreur (cela reste a valider).

0.6 T T

021

04+

08 L I : 1 L I :
0 100 200 300 400 500 600 700 800

Figure 42 — Profil d’erreur

3.3.2 Epaisseur de coupes

Dans cette section, nous cherchons a valider I'impact sur ’erreur moyenne de
segmentation des images dans le plan axial (plan x-y) lorsque nous varions 1’épaisseur
de coupe (SW). Pour réaliser cette expérience, nous avons fait varier de 0,625 mm a 10
mm 1’épaisseur de coupe en fixant le reste des parametres d’acquisition. Les parametres

d’acquisition pour ce test sont les suivants : FOV — 96 mm, Epaisseur de coupe (SW) —
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Variable, Courant de tube — 300 ma, Voltage du tube — 140 Kv et mode Axial. Voici les
résultats :

Tableau XVI

Erreur moyenne en fonction de I’épaisseur de coupe

Epaisseur de coupe Erreur moyenne (mm) Nombre d’images utilisées
pour le calcul

0,625 mm 0.097 6

1,3 mm 0.097 6

2,5 mm 0.090 4

3,8 mm 0,090 2

5 mm 0,090 2

7,5 mm 0,091 1

10 mm 0,091 1

En raison de la zone utilisée pour nos calculs qui est assez restreinte, le calcul d’erreur
sur plusieurs images est impossible lorsque notre épaisseur de coupe est trop grande.
Pour cette raison les résultats sont peut-étre moins représentatifs mais ils donnent quand
méme une bonne idée de I'impact de ce parametre. L.’erreur moyenne de 1’ensemble des
résultats présentés dans cette section semble relativement plus €levée que dans la section
3.3.1. Cette circonstance peut étre expliquée par le fait que lors de nos tests, nous
n’avions pas mis d’eau dans notre support. Cela a peut-étre eu comme effet de saturer
les détecteurs car 1’eau possede une densité beaucoup plus grande que I’air et par le fait

méme, atténue plus les rayons X.

En mode Axial, I’épaisseur de tranche n’a pas d’effet sur le flou. Cependant, plus la
coupe est mince, plus il y a de bruit; les résultats le confirment. Par contre, il y a

beaucoup moins d’effets que lors de I'utilisation du filtre de reconstruction.
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3.3.3 Champ de reconstruction

La région d’intérét est caractérisée par le parameétre FOV et affecte la grosseur des pixels
ou la résolution numérique des images. Les parametres d’acquisition pour ce test sont les
suivants : FOV — variable, épaisseur de coupe (SW) — 1,25 mm; courant de tube — 300

ma; voltage du tube —140 Kv; mode axial; z variant de 38 a 43.

Tableau XVII

Erreur moyenne en fonction du FOV

Position en z
(mm) 38 39,25 40,5 41,75 43
FOV 250 E moyen Max moyen RMS moyen
| Pixel=0.488 mm  (mm) 0,153 (mm) 0,807 (mm) 0,201
Moy (mm) 0,162 0,191 0,147 0,146 0,119
Max (mm) 1,079 0,751 0,813 0,710 0,683
Rms (mm) 0,216 0,233 0,193 0,196 0,165
FOV 220 E moyen Max moyen RMS moyen
Pixel=0.43 mm  (mm) 0,108 (mm) 0,529 (mm) 0,136
Moy (mm) 0,107 0,106 0,105 0,109 0,111
Max (mm) 0,512 0,521 0,525 0,553 0,536
Rms (mm) 0,137 0,135 0,133 0,139 0,139
FOV 180 E moyen Max moyen RMS moyen
Pixel=0.352 mm (mm) 0,106 (mm) 0,614 (mm) 0,136
Moy (mm) 0,106 0,105 0,110 0,100 0,110
Max (mm) 0,608 0,609 0,613 0,619 0,620
Rms (mm) 0,136 0,137 0,134 0,137 0,136
FOV 96 E moyen Max moyen RMS moyen
ixel=0.1875 mm  (mm) 0,069 (mm) 0,553 (mm) 0,096
Moy (mm) 0,073 0,068 0,068 0,068 0,070
Max (mm) 0,534 0,544 0,551 0,566 0,567
Rms (mm) 0,101 0,094 0,094 0,092 0,096
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Sur la figure 43, nous pouvons constater que plus nous diminuons le FOV, plus nous
diminuons I’erreur moyenne. Cette erreur a €té calculée a ’aide de cinq images de CT.
Ce résultat est facilement explicable car plus nous diminuons le FOV, plus la résolution
numérique (pixels) est meilleure avec une taille de matrice de reconstruction constante.
Nous avons vu en 1.2.1 que la résolution numérique était reliée a la grosseur des pixels.
Il ne faut pas oublier que la résolution (pixels) est ¢égale au FOV divisé par la taille de la

matrice de reconstruction. Ce résultat était prédit dans la section 1.6.

0,18
0,16
0,14
0,12
0,1
0,08
0,06
0,04
0,02
0

Erreur moyenne en mm

250 220 180 96
FOV

Figure 43 — Graphique de 'erreur moyenne en fonction du FOV

3.3.4 Voltage du tube

Les paramétres d’acquisition pour ce test sont les suivants : FOV — 96 mm, Epaisseur de
coupe (SW) — 2,5 mm, Courant de tube — 300 ma, Voltage du tube —Variable et mode

axial.



Tableau XVIII

Variation de I’erreur moyenne en fonction du voltage du tube

z 40 42,5 45 47,5
E moyen Rms moyen
80 Kv (mm) 0,12805 (mm) 0,169
Moy (mm) 0,116 0,124 0,140 0,131
Rms (mm) 0,160 0,164 0,178 0,173
E moyen Rms moyen
100 Kv (mm) 0,110 (mm) 0,154
Moy (mm) 0,098 0,113 0,131 0,098
Rms (mm) 0,149 0,153 0,169 0,144
E moyen Rms moyen
120 Kv (mm) 0,099 (mm) 0,147
Moy (mm) 0,094 0,103 0,104 0,094
Rms (mm) 0,146 0,153 0,147 0,142
E moyen Rms moyen
140 Kv (mm) 0,096 (mm) 0,138
Moy (mm) 0,094 0,096 0,097 0,099
Rms (mm) 0,134 0,136 0,139 0,143

Erreur moyenne (mmj)

80 Kv 100 Kv 120 Kv 140 Kv

Voltage

. Figure 44 - Graphique de la variation de I'erreur moyenne en fonction du voltage
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En regardant la figure 44, nous constatons que plus nous augmentons le voltage, plus
nous minimisons I’erreur moyenne. Ces résultats étaient prédits dans la section 1.6. En
effet, selon ce qui est mentionné, en augmentant le voltage du tube nous diminuons le
bruit dans nos images par contre nous augmentons la dose. Pour ce qui est des tests sur
le courant, nous nous sommes apercus que ce parametre n’avait pas beaucoup d’impact
sur I’erreur moyenne de nos images; du moins, pour les tests que nous avons réalisés.

Ces résultats sont présentés a I’annexe 1.

3.3.5 Différence entre les modéles de tomodensitomeétres

Pour terminer, nous avons décidé de vérifier I'impact de leffet du filtre de
reconstruction, si nous changions de modéle de tomodensitométre. Les anciens résultats
étaient obtenus en faisant varier le filtre de reconstruction. Les images provenaient du
tomodensitometre 16 Barrettes de GE. Les parameétres d’acquisition pour ce test étaient
les suivants : FOV — 96 mm, Epaisseur de coupe (SW) — 1,25 mm, Courant de tube —
300 ma, Voltage du tube —140 Kv et mode Axial. Il est certain que la nomenclature des
filtres de reconstruction n’est pas la méme mais nous savons que le filtre 710 est

I’équivalent du filtre soft et le filtre h170 est I 'équivalent du filtre bone.
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Figure 45 — Comparaison de filtres de reconstruction pour différents modéles de CT

Au premier coup d’ceil, nous constatons que le filtre qui laisse passer les fréquences les
plus hautes offert par la compagnie Siemens donne de meilleurs résultats que le filtre qui
nous donne les meilleurs résultats de GE. Nous constatons également que le filtre le plus
passe-bas offert par GE donne de meilleurs résultats que le filtre le plus passe bas offert
par SIEMENS.

Vous pourrez voir d’autres résultats obtenus avec le CT de Siemens a I’annexe 1.
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3.4 3¢ série d’expériences

Ces résultats sont en lien avec la méthodologie de la 3° série présentée au chapitre 2. La
troisiéme série d’expériences avait pour but d’étudier I’effet du volume partiel sur
I’erreur de segmentation et de tester la fonction de restauration développée par notre

groupe de recherche.

3.4.1 Velume partiel

Afin de quantifier I’erreur due au volume partiel, le fantome sphérique de 30 millimetres

de rayon a ¢été utilisé. La description de ce fantdme a été présentée a la section 2.2.

Z=0

Figure 46 — Positionnement des coupes

La principale difficulté a laquelle nous avons di faire face a été de localiser avec
exactitude la coupe z = 0 (coupe de référence). La figure 46 montre la position de
référence z = (. Avant I’acquisition des images, une estimation de cette position a été
calculée a I’aide d’un micrometre et identifiée sur la sphére (marquée au crayon). Avec
le laser de positionnement disponible sur le tomodensitométre, la référence a été
identifiée (coupe de référence préliminaire). Avec la fonction programmée en
MATLAB, un groupe de 10 coupes incluant la coupe de référence préliminaire est

utilis€. Le but est d’essayer de trouver le décalage optimal qui minimise la distance entre
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les contours segmentés et les mémes contours mesurés sur le fantéme pour 1’ensemble
des 10 coupes. Une fois ce décalage calculé, la position réel de la coupe de référence

préliminaire est réajustée.

Les prochains résultats présentent 1’erreur moyenne calculée sur plusieurs images (40
images pour SW=0,625mm et 20 images pour SW=1,25mm) en fonction de la variation
du delta. Le tableau XIX présente les parameétres d’acquisition que nous avons utilisés

pour cette expérience :

Tableau XIX

Paramétres d’acquisition pour les expérimentations sur le volume partiel

Mode Axial

FOV 96 mm

Epaisseur de coupe (SW) 0,625 mm et 1,250 mm
Filtre de reconstruction BONE

Courant au tube 200 ma

Voltage au tube 140 Kv

Position Voir résultat

Sur la figure 47, nous constatons que pour un SW de 1.25 mm, le delta a une croissance
plus rapide que pour un SW de 0.625 mm. Ce résultat est expliqué par 1’équation 2.12.
Nous voyons aussi que lorsque le delta est plus petit qu’environ 1 mm, I’erreur moyenne
pour un SW de 1.25 mm et 0.625 mm est assez constant. De facon générale, un SW de

0.625 mm minimise notre erreur globale.

Lorsque la position en Z se rapproche de 25 mm, I’erreur moyenne augmente tres
rapidement pour les deux valeurs de SW. Le delta pour un SW de 1.25 mm atteint de

plus grandes valeurs que pour un SW de 0.625 mm (surtout aprés 25 mm en Z). C’est ce
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qui explique que I’erreur pour un SW de 1.25 mm est beaucoup plus importante apres 25

mmen Z.

En résumé, en se rapprochant d’une zone ou la variation de matiére a I’intérieur d’une
tranche est élevée, notre erreur risque d’étre plus grande. Une facon de minimiser cet

effet est de réduire I’épaisseur de coupe (SW).
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[+ SW=0.625 mm et Pixel=0.18 mm —#— SW=1.25 mm et Pixel=0.18 mm ‘

Figure 47 — Delta en fonction de la position en Z pour différents SW et grosseur de pixel
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Figure 48 — Variation de I’erreur moyenne en fonction du Delta
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Figure 49 — Variation de I’erreur en fonction de la position Z
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3.4.2 Restauration

La premiére expérience que nous avons réalisée dans cette section a été de vérifier sur le
fantbme de Cyr I'impact sur ’erreur moyenne de plusieurs coupes avec et sans
restauration. Une amélioration globale sur I’erreur moyenne a été détectée en appliquant

une restauration des images avant segmentation.

Les parametres que nous avons utilisé sont les mémes que ceux présentés dans le tableau
XIX (SW=0,625 mm) mais avec un FOV de 250 mm au lieu de 96 mm. Nous avons
augmenté le FOV car cela nous permettait de réaliser la segmentation sur des images de
plus petits formats et réduire le temps de calcul de restauration. La figure 53 présente le
profil d’intensité sur le contour pour une image non restaurée et pour un image
restaurée. Nous constatons qu’il y a beaucoup moins de bruit dans I'image restaurée

(zone plus uniforme).

d

Figure 50 — a) image originale b) image restaurée c) profil de I’intensité de I’'image
originale et d) profil de I’intensité de I’image restaurce
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Figure 51 — Comparaison du profil de l'erreur avec et sans restauration en fonction de la
position en Z
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Figure 52 — Comparaison du profil de I'erreur avec et sans restauration en fonction du
Delta
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De facon générale, la restauration permet de faire passer I’erreur moyenne sur 27 images
de 0,152 mm (images non restaurées) a 0,138 mm (images restaurées). A la plupart des
endroits ou se trouvaient les plus grandes erreurs avant la restauration, la diminution de
Perreur a ces endroits était plus significative. La fonction de restauration nous permet
d’obtenir le meilleur compromis entre 1’exactitude et la précision sur la qualité de
segmentation des images. Pour notre application de prothéses personnalisées, la
restauration nous permettra de minimiser les dégradations subies lors de la prise
d’images. Avec un SW de 0,625 mm et un FOV de 250 mm, le delta n’a pas dépassé le
1,2 mm ce qui a eu ’avantage de minimiser ’effet du volume partiel. Dans les
expériences précédentes ou le SW=0.625 mm et 2,5 mm avec un FOV constant 2 96 mm
lorsque le delta dépassait 2,5 mm [’erreur moyenne augmentait de maniére presque

exponentielle.

Une méthode (Hsieh,1996) a été présentée pour corriger cette artéfact trés nuisible car
elle contribue a 1’augmentation du flou dans les images et de plus, augmente

Pincertitude sur la détection précise de la surface osseuse.



CHAPITRE 4

DISCUSSION

Dans ce mémoire, nous avons vérifié que certains parametres reliés en tomodensitometre
jouent un grand role sur la qualité des images et nous commencerons par ¢noncer les
principaux résultats. Par la suite, un lien sera €tabli entre nos résultats et 'impact global
sur le projet de la conception de protheses personnalisés. Pour finir, nous introduirons

quelques applications qui pourraient étre reliées avec le présent projet.

Voici les principaux résultats que nous avons obtenus :

» Le choix de bons filtres de reconstruction est primordial afin de minimiser
I’erreur moyenne de la segmentation des images produites par
tomodensitométrie . Afin de choisir le bon type de filtre, il faut bien connaitre
I’environnement (structure environnante) de la région d’intérét et idéalement la
structure précise des filtres malgré une accessibilité difficile a cette information.
En cours d’expérimentation, nous nous sommes apergus que certains filtres
rehaussent bien les contours mais qu’en général ceux-ci introduisent plus de
bruit dans les images. En contrepartie, d’autres atténuent le bruit mais
augmentent le flou. Donc, en connaissant ’ensemble de ces parametres, le
choix du filtre serait plus judicieux pour minimiser ’erreur sur nos résultats.
D’apreés les résultats obtenus avec la fonction de restauration, il serait plus
judicieux pour notre application d’opter pour des filtres qui définissent bien les
contours, car nous avons vu qu’en utilisant la fonction de restauration, il est
plus facile de trouver un bon compromis entre le bruit et le flou (exactitude et

précision).
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» Le choix d’une épaisseur de coupe appropriée, reliée a la zone d’intérét, est
primordial. Plus une coupe est mince, plus le bruit sera présent dans les images.
En contrepartie, plus nous augmentons cette €épaisseur, plus 'effet de volume
partiel sera grand. Nous reconnaissons que des épaisseurs de 1,5 a 3 mm produit
en général de bons résultats (pour nos expérimentations). En raison de la forme
complexe du genou, il serait préférable d’opter pour une épaisseur de coupe la
plus mince possible, car le plus grand obstacle dans la segmentation des images

de CT est I’effet de volume partiel.

» Un des paramétres qui a eu beaucoup d’influence sur I’erreur moyenne de nos
images est le FOV. En effet, nous nous sommes apercus qu’en limitant notre
zone de reconstruction aux dimensions proches de notre région d’intérét nous
réussissions a aller chercher une précision supérieure. Ce phénoméne s’explique
par le fait que nous réduisons la taille des pixels et par le fait méme augmentons

la résolution numérique.

» En augmentant le voltage du tube, I’erreur moyenne diminue. Afin de statuer
sur le choix du voltage optimal, il faudrait étudier 1’effet du voltage sur la dose
émise par I’appareil. Pour ce qui est du courant, les tests faits n’ont pas donné
de résultats significatifs et n’ont pas permis de quantifier un impact sur la
qualité des images. Ce parametre pourrait étre étudi€ un peu plus en détail dans

le futur.

» Une des plus grandes différences entre les tomodensitometres 4 barrettes et les
16 barrettes est ’allure de la PSF. Celle-ci est beaucoup plus étalée pour ce qui
est du CT 4 barrettes. Ce phénomene se remarque sur I’ensemble des filtres de
reconstruction. Notre hypothése pouvant expliquer ce phénomeéne est que la
qualité et la technologie de conception des détecteurs different entre un 4

barrettes et un 16 barrettes. Nous constatons aussi que le choix de 1’épaisseur de
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coupe n’a pas un grand impact sur la forme de la PSF pour un

tomodensitometre 4 barrettes.

L’erreur moyenne en fonction de la variation de quantité de matiére a I’intérieur
d’une coupe, représentée par la variable delta, a été calculée. Nous avons
constaté que lorsque le delta est en inférieur a 1 mm, erreur est assez
constante. De fagon générale I’erreur additionnelle due a ’effet de volume
partiel est faible tant que la valeur de delta est plus petite que I’étalement de la
PSF (mesuré¢ a ’aide des parameétres Px et Py du mode¢le gaussien). Par contre,

I’erreur augmente exponentiellement passé cette valeur limite.

De facon générale, la restauration permet de diminuer ’erreur moyenne. En
calculant I’erreur de segmentation sur 27 images, nous avons fait passer I’erreur
de 0,152 mm (images non restaurées) a 0,138 mm (images restaurées). A la
plupart des endroits ou se trouvaient les plus grandes erreurs avant la
restauration, la diminution de D'erreur & ces endroits était plus significative.
Donc, en diminuant le bruit et le flou dans nos images, la restauration nous

permet d’augmenter la qualité de la segmentation.

Pour terminer, en réalisant des comparaisons entres deux modeles de CT, nous
nous sommes apercus qu’il est tres difficile de comparer des paramétres car les
compagnies ne dévoilent pas en général, les caractéristiques de toutes les
options. Par contre, ce sujet mériterait qu’on s’y attarde davantage dans d’autres
études car nos résultats préliminaires révelent des différences entre les modeles

de CT sur I’erreur des images.

Dans le cadre du projet sur la conception de protheses personnalisées, il faudra
établir des protocoles d’acquisition qui seront propres a notre projet. Ces

protocoles devront tenir compte de notre région d’intérét, des structures
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environnantes et devront pouvoir s’adapter a des géométries variables car le
genou est une articulation qui différe d’un patient a I’autre. Nous nous sommes
apercus que ’ensemble des protocoles adaptés pour les examens de téte et pré
programmés dans les appareils de CT des différents fournisseurs donnent de
bons résultats. De plus, en ajustant la zone de reconstruction le plus pres
possible de notre région d’intérét et en utilisant un filtre passe haut, nous avons

obtenu de meilleurs résultats.



CONCLUSION

L’objectif principal de ce travail était de quantifier I’'impact de certains parameétres sur la
qualité de contours segmentés (c’est-a-dire extraits) a partir d’images produites par
tomographie assistée par ordinateur (CT). Afin de quantifier certains parametres trois

expériences ont ¢té réalisées.

La premi¢re expérience nous a permis de quantifier la résolution optique sur un
tomodensitometre 4 barrettes et 16 barrettes. Le tomodensitometre 16 barrettes possede
une meilleure résolution optique que le tomodensitometre 4 barrettes car selon notre
hypothese ce phénoméne est li€ a la qualité et a la technologie de conception des

détecteurs qui different entre un 4 barrettes et un 16 barrettes.

En mesurant I’erreur de segmentation en fonction de différents paramétres, la deuxiéme
expérience nous a permis d’identifier des parameétres adéquats pour notre application de
prothéses personnalisées. En demier lieu, nous avons quantifié 1’effet du volume partiel
pour vérifier que 1’épaisseur de coupe influence beaucoup la qualité de segmentation des
images de tomodensitomeétre en présence de volume partiel. Ces expériences nous ont

permis d’établir que pour notre application nous devrions :

1. utiliser un champ de reconstruction le plus faible que possible; pour un
pixel de 0.1875 mm, I’erreur moyenne de segmentation a atteint 0.069
mm tandis que pour un pixel d’une grosseur de 0.488 mm, celle-ci a
atteint 0.153 mm;

2. utiliser des filtres de reconstruction de type « bone », car c’est avec ce
genre de filtre que l'erreur moyenne minimum a été atteinte, soit
0.069 mm;

3. limiter I’épaisseur de coupe de facon a ce que I’effet du volume partiel

reste en deca du flou produit par la réponse impulsionnelle.
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La littérature actuelle quantifie peu le flou et le bruit présents dans les images de
tomodensitometre. Ce projet nous a permis de mieux comprendre les nombreux
parametres qui ont une influence sur la précision et I’exactitude avec laquelle les
contours osseux en lien avec notre projet seront détectés. De plus ce projet nous a permis

de mieux comprendre les nouveaux systémes multicoupe.

Ce projet nous a aid¢ a bien comprendre ’impact de certains parametres et nous ouvre
aussi des portes sur d’autres applications. A titre d’exemple, nous pourrions utiliser

certaines des expérimentations afin de réaliser des contréles de qualité.

Un des problémes majeurs dans le domaine de 1’assurance de qualité des
tomodensitometres est que celle-ci est réalisée par les techniciens des compagnies
fabricant les appareils et que ces tests sont faits de manicre fermée et souvent sans suivi
concret. En utilisant les outils développés dans ce mémoire, nous pourrions avoir un
suivi constant sur les performances des tomodensitometres. Cela pourrait nous permettre

de prévoir certains bris, car ceux-ci sont souvent prévisibles.

De plus nous pourrions nous servir des outils développés afin de valider des protocoles
optimaux pour chaque modéele de tomodensitometre utilisé dans le cadre de notre projet

de prothéses personnalisées.

Pour finir, ’objectif principal de 1’équipe de recherche travaillant sur la fabrication
d’une protheése personnalisée est d’obtenir une protheése avec un recouvrement d’une
exactitude meilleure que 1 mm (Marval, 2001). L’ensemble de nos expérimentations
nous ont permis de constater que I’exactitude entre nos contours segmentés et nos

contours provenant de nos modeles paramétrés a toujours été au-dessous de 1 mm. Dans


LENOVO
Stamp


98

la majorité des cas, nos résultats étaient au-dessous de 0.1 mm, donc nos résultats

confirment encore la faisabilité¢ du projet de notre groupe de recherche.

L’avantage majeur de ce projet est qu’il nous a permis de cibler des parametres qui
augmentent notre qualité de segmentation sur nos images de tomodensitometre. Cette
qualit¢ de segmentation résulte d’un compromis entre la précision et I’exactitude des
images. En augmentant cette qualité¢, nous augmentons également la qualité¢ de notre
prothése personnalisée. Il ne faut pas oublier que les avantages anticipés d’une telle

prothese sont :

e peu ou pas de résection osseuse, facilitant la pose et €ventuellement la révision,
permettant a des patients plus jeunes de bénéficier de ce traitement;

e réduction des colts d’inventaire, car la prothése serait fabriquée « juste-a-temps »;

e réduction des coiits d’hospitalisation et de réadaptation grace a la nature moins

invasive de I’intervention.



ANNEXE 1

Résultats additionnels



Effet du

courant

Mode Axial = CT GE 16 BARRETTES
FOV 96 mm

Epaisseur de coupe (SW) 0,625 mm

Filtre de reconstruction BONE

Courant au tube

Parameétre de test

Voltage au tube

140 Kv

Position De 40 4 47,87 mm

110 ma E moyen | 0,09966191

Moy 0,10506 0,1067 0,097544 | 0,10154 | 0,10194 | 0,098491 | 0,10731 | 0,099274 | 0,099148 | 0,092015 {0,087259

Rms 0,14637 | 0,15328 0,13908 0,14371 0,15029 0,1453 0,15345 0,1467 0,1475 0,13494 | 0,13047
165 ma E moyen | 0,10871536

Moy 0,11521 0,11005 0,1061 0,09741 0,10836 | 0,097999 | 0,11223 | 0,10515 0,12454 | 0,10876 | 0,11006

Rms 0,16493 0,157 0,14455 0,14102 | 0,15133 0,14576 | 0,16041 | 0,15535 0,17153 0,16299 | 0,16582
220 ma E moyen | 0,092052

Moy 0,10192 { 0,093817 | 0,086521 | 0,09151 | 0,089807 | 0,090438 {0,090336| 0,092002 | 0,099555 | 0,091013 {0,085653

Rms 0,15125 | 0,12698 0,13091 0,12904 | 0,13772 | 0,13507 | 0,13838 | 0,13708 0,15052 0,14713 0,14

001



Effet du filtre de reconstruction sur le CT de Siemens

Mode Axial — CT SIEMENS 16 BARRETTES
FOV 77 mm
Epaisseur de coupe (SW) 0.75 mm

Filtre de reconstruction

Variable (voir ci-dessous)

Courant au tube

Simulation filtre et voltage , 300 ma

Voltage au tube Simulation filtre et courant, 140 Kv
Position Voir ci-dessous
Position en z 38 38.75 39.5 40.25 41 41.75 42.5 43.25 44 44.75 45.5 46.25 47 47.75
filtre h10s |[E moyen| 0.102483143
Moy 0.096565 0.095409(0.10026] 0.10238 0.10197} 0.10491{ 0.10086} 0.1047| 0.10199| 0.10225} 0.10941} 0.10935] 0.10332|] 0.10139
Max 0.75641 0.76218|0.77197} 0.79899| 0.80111| 0.80939| 0.82075| 0.82752| 0.84039] 0.84109; 0.87132] 0.88657| 0.69765| 0.79623
Rms 0.13248 0.13261|0.13569| 0.14041| 0.14043} 0.14383| 0.13491} 0.1437] 0.13612| 0.13687| 0.1445{ 0.14462| 0.13659] 0.13686
filtre h40s |E moyen 0.1020794
Moy 0.098019 0.094526|0.09746{0.096201| 0.098039{0.099062(0.097143] 0.10302| 0.10684 0.10836] 0.10927| 0.10978| 0.10794| 0.10345
2
Max 0.75433 0.7714(0.77034| 0.78185| 0.79043| 0.80262| 0.80621| 0.82276{ 0.84463| 0.85225{ 0.8733| 0.88135| 0.67705[ 0.69112
Rms 0.13192 0.13178{0.13412} 0.13353] 0.13507 0.137[ 0.1368| 0.14128] 0.14551} 0.14132] 0.14395| 0.14468| 0.1406] 0.13617
filtre h30s |E moyen 0.0998321
Moy 0.090911 0.09517]0.09430]0.096926( 0.099219{0.097648(0.098277}0.097338| 0.10284} 0.10617| 0.10932| 0.10348| 0.10443| 0.10162
1
Max 0.75089 0.76875|0.78147| 0.78344] 0.79101] 0.80407| 0.81464| 0.82432{ 0.82858| 0.85211| 0.86419 0.89151] 0.6857| 0.78331
Rms 0.12537 0.129410.13178| 0.13403] 0.13667| 0.13522{ 0.13678} 0.13617{ 0.14201] 0.14593] 0.14861j 0.13938{ 0.13724] 0.13653
filtre h170s |E moyen 0.065881

101




Position en z 38 38.75 39.5 40.25 41 41,75 42.5 43.25 44 44.75 45.5 46.25 47 47.75

Moy 0.073783 0.0721790.07144[0.07159610.073545]0.065994]0.067232]0.069998| 0.05934| 0.05957]0.059632]0.058682]0.060988] 0.058355

Max 0.77628 0.78547(0.79806| 0.8029] 0.80731| 0.82157| 0.82501| 0.83979| 0.65558| 0.66814| 0.66994| 0.68017| 0.69775 0.6912

Rms 0.10118 0.1003710.10125] 0.10203| 0.10471[0.093137]0.096512] 0.10058[0.086137(0.086515/0.086821{0.085863|0.088904] 0.086653

l_IiV 120 E moyen 0,065881

Moy 0,073783 0,072179[0,07144[0,071596] 0,073545[0,065994]0,067232/0,069998| 0,05934] 0,05957{0,059632(0,058682}0,060988| 0,058355

Max 0,77628 0,78547(0,79806) 0,8029] 0,80731| 0,82157] 0,82501| 0,83979| 0,65558| 0,66814| 0,66994| 0,68017} 0,69775 0,6912

Rms 0,10118 0,10037(0,10125| 0,10203| 0,10471{0,093137]0,096512] 0,10058]0,086137]0,086515]0,086821]0,085863]0,088904] 0,086653

KV 100 E moyen 0,0660231

Moy 0,073794 0,07097(0,06952{0,071237]0,069714|0,072456(0,068673| 0,06874(0,061986| 0,06094]|0,061349]0,058109(0,056013( 0,060821
2

Max 0,76882 0,77974(0,78321| 0,7965| 0,80896) 0,81594] 0,82718| 0,84009{ 0,64545| 0,66019{ 0,65908] 0,67141] 0,67949| 0,69652

Rms 0,10047 0,099569{0,09802| 0,10045| 0,10091| 0,10486]0,096367]0,098996]0,087905]0,088095]0,087509]0,084885]0,081817} 0,087332
4

KV 80 E moyen 0,066167

Moy 0,070541 0,071337]0,07295]0,073021) 0,071447)0,069637]0,071834]0,063454{0,062692[0,0612140,062543}0,061134]0,057935| 0,056592
7

Max 0,78004 0,78322| 0,7841] 0,79071| 0,80108} 0,81002| 0,90879| 0,84069| 0,76544| 0,86668| 0,66395| 0,67162| 0,68505 0,6959

Rms 0,096783 0,099101]0,10138| 0,10192} 0,10142}0,095517] 0,10824[0,094812{0,09211110,092897|0,088834]0,087644{0,085199| 0,081076

jma 165 E moyen 0,065881

Moy 0,073783 0,072179]0,07144]0,071596] 0,073545}0,065994[0,067232}0,069998| 0,05934]| 0,05957]0,059632/0,058682]0,060988] 0,058355

Max 0,77628 0,7854710,79806| 0,8029| 0,80731} 0,82157| 0,82501| 0,83979] 0,65558] 0,66814| 0,66994| 0,68017| 0,69775 0,6912

Rms 0,10118 0,1003710,10125| 0,10203| 0,10471|0,093137{0,096512| 0,10058{0,086137|0,086515]0,086821[0,085863]|0,088904| 0,086653

jma 110 E moyen 0,0654989

Moy 0,072142 0,069871}0,07200{0,070101|0,070028{0,066176|0,068718]0,065706{0,0612740,060619]0,062508]0,061619(0,057249| 0,058971
3

Max 0,77526 0,78642(0,78977| 0,80102; 0,80555( 0,81115 0,818| 0,83822| 0,63226| 0,65349( 0,67452| 0,66536| 0,68214| 0,68987

Rms 0,099453 0,098882| 0,1006] 0,10009{ 0,10022]0,09276510,096312]0,096679(0,087266[0,086696(0,089739(0,088323{0,084246| 0,086796

ma 219 E moyen 0,0671749

Moy 0,071638 0,072071]0,07345(0,073584| 0,07465{0,068219{0,069701] 0,06689(0,06012910,0610430,061055]|0,057544( 0,06423| 0,066236
8

Max 0,75417 0,78618{0,78504| 0,80281| 0,81313]| 0,82493] 0,82386] 0,8368| 0,64598| 0,65045| 0,66229| 0,67226| 0,68396| 0,70945

Rms 0,099192 0,10045]0,10197| 0,1035] 0,10563]0,096778]0,098171(0,096735(0,085475| 0,08692|0,08726310,084249]0,090071| 0,092946

=)

[\




Effet du pas en mode d’acquisition hélicoidal

Mode Variable - CT GE 16 BARRETTES
FOV 96 mm

Epaiskeur de coupe (SW) 2,5 mm

Filtre|de reconstruction BONE

Courgnt au tube 200 ma

Voltage au tube 140 Kv

Position Ded40a 47,5 mm

Z 40 42.5 45 47.5
Héli pas 1 E moyen |0,09289875
Moy 0,10231 0,092265 | 0,085586 | 0,091434
Rms 0,14599 0,14227 0,13051 0,14347
Héli pas 0.7 | E moyen |0,09491975
Moy 0,092108 | 0,095877 0,10769 0,091513
Rms 0,13455 0,14235 0,15663 0,12718
Héli pas 0.9 | E moyen |0,09491975
Moy 0,096772 | 0,094299 | 0,095773 | 0,092835
Rms 0,14758 0,13603 0,13817 0,14418
Axial E moyen | 0,0969305
Moy 0,094189 | 0,096086 | 0,097583 | 0,099864
Rms 0,13433 0,13617 0,13973 0,1435
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ANNEXE 2

Comparaison avec les résultats de M. Capponi



Nos résultats
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Mode Axial — CT GE 16 BARRETTES

FOV 80 mm

Epaisseur de coupe (SW) 2,5 mm

Filtre de reconstruction BONE

Courant au tube Variable

Voltage au tube 140 Kv

Position De 42 446,375 mm
Algo Résultats réalisés sur 7 images

Max Moyenne Min Rms

Soft 0,6920 0,0864 00,0000 0,1196
Bone 0,5646 0,0649 0,0001 0,0894
Standart 0,6583 0,0848  0,0000 0,1176
Lung 0,5497 0,0714  0,0002 0,0991
Detail 0,6708 0,0781 0,0000 0,1111
I]ﬂge 0,5661 0,0714 0,0001 0,0987
[Boneplus 0,5690 0,0692 0,0001 0,0951

Résultats de M. Capponi (parametres d’acquisition non disponible)

Profit : Ecarts primaires Ecarts optimisés
{avant déplacement) |{approximation}
mm mm
Z=44 [Maxi [0.3323 03488
Moyen |0.0933 0.0823
RMS [0.1133 0.1031
Z=45 [Maxi |D3798 03510
Moven [0.1048 0.0876
RMS 101270 0.1088
Z=4% [Maxi |D4027 0.3725
Moyen |D.1142 0.0835
RMS [0.1394 5.1043
Z=47 [Maxi (04225 04428
Moyen |0.1297 0.0904
RMS |[0.1581 0.1124
Z=48% [Maxi |04156 04366
Moyen [0.1314 0.0892
RMS 01587 0.1106
Z=19 |Maxi 03983 0.4168
Moven |0.1240 0.0854
RMS 01503 0.1660




ANNEXE 3

Exemple d’une structure DICOM
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