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Résumé

Dans cette étude, on s’intéresse a la comparaison de la deux systémes numériques en
mammographie en terme des performances physiques des détecteurs utilisés pour les deux
mammographes (systéme DR avec GE Essential avec détecteur CsI de conversion indirecte et
systéme CR avec les plaques de phosphore ERLM). Cette comparaison est réalisée a travers les
mesures de la fonction de modulation de transfert MTF, rapport contraste sur bruit CNR, la dose
glandulaire moyenne DGM et enfin nous allons évaluer la qualité globale de ’image par I’objet
test MTM100.

Les résultats obtenus pour le systéme DR ont été comparés aux résultats publiés dans littérature
[34].Le systéme DR (GE Essential) présente une meilleure qualité d’image pour les faibles doses
que le systeme CR (Agfa mm3.0R).
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Introduction générale

Introduction générale

Le cancer du sein est la premiére cause de mortalité chez les femmes. La technique la plus
efficace pour combattre cette maladie est la détection précoce. Le dépistage de masse mis en
ceuvre pour combattre le cancer du sein est basé sur la mammographie. Ce dépistage permet une
réduction de 30% de la mortalité due au cancer du sein chez la femme au-dela de 50 ans [1].

Les objectifs de I’examen mammographique est la mise en évidence d’une part de structures de
faibles contrastes, appelées masses (ayant une dimension de quelque millimétres), et d’autre part
de microcalcifications de petite taille (150 - pm 200 de diametre). Dans ces conditions, le
systeme d’imagerie doit étre performant au niveau de la qualité. En outre, la dose délivrée doit
étre faible; en particulier pour les examens de dépistage. Cet état de fait implique qu’une
optimisation de toute la chaine radiologique doit étre consentie afin d’obtenir une qualité
d’image satisfaisante pour un diagnostic sur et une irradiation qui soit la plus faible possible pour
la patiente [2].

Il faut d’ailleurs distinguer deux technologies différentes identifiées a partir des capteurs utilisés.
La premiere est basée sur I'utilisation de détecteurs amovibles CR (Computed Rdiography ) avec
les écrans radio - luminescents & mémoire ( ERLM) qui ne sont pas des détecteurs numériques
mais qui permettent grice au systéme de lecture basé sur une excitation au laser, d’obtenir une
image sous format numérique. La deuxiéme utilise des détecteurs numériques DR (Digital
Radiography) constitués de matrices de capteurs permettant ’acquisition directement d’une
image numérique [3]. Ce travail se limitera a4 I’étude la comparaison entre le détecteur
numérique plan plein champ DR et les écrans radio — luminescents & mémoire (ERLM) CR.

En mammographie numérique, la qualité de I'image et la dose sont en regle générale
antagonistes c’est a dire que toute mesure visant & améliorer la qualité angmentera la dose.
L’optimisation consiste alors a s’assurer, sous la contrainte d’une qualité suffisante pour assurer
un diagnostic correct, que les conditions d’exposition soient choisies de sorte que la dose soit la
plus faible possible.

La qualité d’image est caractérisée par trois paramétres physiques de base qui sont la résolution,
le contraste et le bruit. La performance globale d’un systéme d’imagerie dépend de maniére
complexe de ces paramétres. Dans le but de caractériser les performances des systémes
d’imagerie radiologiques ; il faut tenir compte des divers étapes de la procédure; a savoir
I’exposition aux rayons X et la détections de ceux-ci, le traitement de I’information acquise, la
visualisation de celle-ci ainsi que Iinterprétation de I’information en wvue de poser un

diagnostic [2].
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Introduction générale

L’approche plus largement utilisée par les constructeurs est la comparaison des performances des
détecteurs numériques en termes de résolution spatiale et de bruit. Les paramétres physiques de
base utilisés pour d’évaluation objective de qualité d’image sont des grandeurs physiques biens
codifiées dans littérature et que I’on détermine par mesure .A partir de ces grandeurs, il est
possible de déterminer des paramétres représentatifs de qualité d’image (sans considérer les
effets d’agrandissement et de la diffusion de photons) [4, 5]. Ces paramétres sont la fonction de
transfert de modulation (MTF, Modulation Transfer Function) et le spectre de puissance de bruit
(NPS, Noise Power Spectrum) [6] qui traduisent les qualités en termes de résolution spatiale et
de bruit du détecteur. A partir de ces deux paramétres, un troisiéme paramétre est calculé.
Celui-ci est lefficacité quantique de détection (DQE, Detective Quantum Efficiency) qui
englobe le rapport signal bruit SNR [7]. Normalement, plus I’efficacité quantique de détection
est grande, meilleure est la détection des lésions et le quatriéme paramétre c’est le rapport
contraste bruit (CNR).

L’évaluation de la qualité de "image en mammographie, a partir de fantdmes, est une approche
largement utilisée pour estimer la performance de détection des I€sions par des observateurs. La
complexité de I’évaluation dépend du fantome. Par exemple, si une estimation doit €tre réalisée
rapidement, un fantdme composé d’un petit nombre d’inserts comme ceux du fantome CIRS
(MTM100) [8] peut étre utilisé. Quand un fantdme est utilisé pour évaluer la qualité de I’image,
il faut que celui-ci soit discriminant et qu’il permette d’établir un score. L’évaluation du fantéme
se fait en présentant a I’observateur une image sur laquelle figurent les objets d’intérét.
L’observateur indique alors le nombre d’objets qu’il parvient a détecter.

L’évaluation de la qualité d’image peut étre réalisée de maniére objective ou subjective. Les
méthodes d’évaluation objectives sont indépendantes de I’observateur et sont reproductibles
alors que les méthodes subjectives dépendent directement de la personne procédant a I’analyse
I’image.

Notre travail a pour objectif la comparaison des performances de deux détecteurs numériques,
le systéme DR (mammographe GE Essential) et le systéme CR avec les plaque de phosphore
radio —luminescente & mémoire [ERLM] en termes des paramétres physique tels que : DQE ;
MTF, CNR et la dose glandulaire moyenne DGM ainsi que I’évaluation de la qualité globale des
deux systémes par le fantome MTM100.

Le mémoire est organisé comme suit :

Dans le premier chapitre, nous décrivons tout d’abord I"architecture de la glande mammaire, et
nous allons définir le cancer du sein et donner un description générale sur la technologie

moderne de mammographie numérique et leurs améliorations pour détecter le cancer de sein.



Chapitrel  Description d'un mammographe moderne

L1 : Introduction

Lors d’'une mammographie, chaque sein est radiographié¢ de face et de profil pour visualiser
Iintégralité de la glande mammaire . Le but de la mammographie est de produire de fagcon
systématique des images de haute résolution (pour une appréciation plus détaillé des
microcalcifications) et hautement contrastées (pour une bonne détection des masses) tout en
délivrant la plus petite dose de rayonnement possible.

Dans ce chapitre nous décrirons tout d’abord I’architecture de la glande mammaire, et définir le
cancer de sein avec quelques statistiques de cancer de sein en Algérie. Puis nous donneront une
apercu sur les améliorations technologiques de mammographie en tenant compte des
amélioration des tube a rayon X, de la production de RX avec différents matériaux de I’anode et
systéme de filtrage et les spectres utilisés en mammographies moderne.

L2 : Généralités

L.2.1 : Anatomie du sein

Organe pair et symétrique de forme hémisphérique, situé en avant du thorax, entre la troisiéme et
la cinquiéme cdte, au-dessus du muscle grand pectoral .Une coupe longitudinale passant par le
mamelon (Figure 11). La glande mammaire se divise en 15 & 20 unités glandulaires
indépendantes, lobes mammaires, divisés en lobules par des cloisons conjonctives, qui s'achévent
en douzaines de minuscules bulbes, base de tout raisonnement physiopathologique du sein. Les
lobes, lobules et bulbes sont reliés entre eux par les canaux galactophores, qui se terminent par
un canal unique s'abouchant au niveau du mamelon, situé au centre d'une zone pigmentée,
l'aréole. La plus grande partie du sein est constituée de tissu adipeux qui comble l'espace situé
entre les différentes structures du sein.

En période d'allaitement, les lobules fabriquent du lait et les canaux le transportent vers le
mamelon ou il est tét€¢ par le bébé. Les tissus mammaires baignent dans des liquides
lymphatiques, qui permettent d'éliminer les déchets, les cellules mortes et autres débris. La
circulation lymphatique du sein est importante dans la mesure ou elle va déterminer les lieux ou

I’on retrouvera des métastases lors de cancer [9].

Glandes mammaires

e Canaux lactiferes

Aréole

Mamelon

Tissus adipeux

Figure 11 : Anatomie interne de sein
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Chapitrel  Description d'un mammographe moderne

L.2.2 : Cancer du sein

Le cancer du sein est une tumeur maligne se développant a partir des cellules constituant la
glande mammaire. Les cellules malignes se multiplient de maniére anarchique et forment la
tumeur. Lorsqu’un cancer du sein n’est pas traité, les cellules tumorales se propagent localement
et envahissent les organes de voisinage (extension locale puis extension régionale). Elles peuvent
également se propager par voie sanguine ou lymphatique (extension générale) pour atteindre les
organes situés a distance (métastases). Les organes les plus fréquemment atteints par les
métastases sont les os, les poumons, le foie et le cerveau.

Le cancer du sein représente donc un probléme majeur pour la santé publique. L’imagerie
radiographique du sein, ou mammographie, a permis de faire des progrés trés importants dans la
détection précoce du cancer du sein, améliorant le pronostic fortement corrélé au stade de la
tumeur au moment du diagnostic [10].

Le conseil de I’'Union Européenne a recommandé dans son Journal Officiel de décembre 2003 le
« dépistage par mammographie pour le cancer du sein chez les femmes dgées de 50 & 69 ans,
conformément aux lignes directrices européennes sur l'assurance qualité du dépistage par
mammographie, » [11]. En 2006 le cahier des charges des programmes de dépistage organisé
propose une mammographie bilatérale tous les deux ans aux femmes de 50 a 74 ans.

I.2.3 : Cancer de sein en Algérie

Avec 9 000 nouveaux cas diagnostiqués chaque année, le cancer du sein représente prés de 50 %
des cancers gynécologiques chez la femme en Algérie diagnostiqué encore a un stade tardif, la
mise en place de programme de dépistage systématique se pose avec acuité. Il existe a I’heure
actuelle une confusion entre dépistage et diagnostic précoce et c’est ainsi que certaines actions
ponctuelles de consultations d’oncologie organisées dans des régions déshéritées sont annoncées
pompeusement dans les médias comme campagne de dépistage du cancer du sein. On entend par
dépistage l'identification, par un test, de sujets atteints d'une affection donnée et qui sont
apparemment en bonne santé. Le dépistage n'a pas pour but de poser un diagnostic. Il se
différencie en cela du diagnostic précoce. Les sujets qui présentent un test de dépistage positif

doivent subir des examens a visée diagnostique.
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Chapitrel  Description d'un mammographe moderne

Figure (I.2) Evolution de I'incidence du cancer du sein & Alger (1993-2007) Taux annuel moyen
d’évolution : 3,4 % 39.4% des cancers féminins Age médian : 47.5 ans [12]

L4 : Pinstallation de mammographie

La mammographie numérique appelée aussi digitalisée a fait son apparition il ya une dizaine
d’années. Elle a progressivement Remplacé mammographie analogique dit conventionnelle.
Les deux derniéeres décennies ont connu des améliorations technologiques en mammographie
importantes, amélioration des générateurs, augmentation de la distance foyer détecteur,
amélioration de la compression du sein.

Actuellement, les appareils de mammographie comprennent notamment :

= un tube a rayons X qui délivre un faisceau de qualité appropriée,
® une palette de compression,
= une grille anti-diffusante,

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

Tube a rayons X

Distance foyer-détecteur

Palette de
Compression

e  Grille anti-diffusante
®  Exposeur automatique

Télécommande au pied e Détecteur

de la compression

Figure (1.3) : Photo d’une installation de mammographie avec ses composants
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Chapitrel  Description d'un mammographe moderne

I.4.1 : Productions Rayons X

L4.1.1 : Un tube & rayons X

Les rayons X sont produits lorsque des électrons de haute énergie interagissent avec la matiére et
convertissent leur énergie cinétique en une radiation électromagnétique. Dans un tube a rayon X
traditionnel les électrons sont libérés par un filament en tungsténe chauffé, appelé cathode : ils
sont ensuite accélérés vers un cible, appelée anode, en Molybdéne ou Rhodium pour la
mammographie. L accélération des €lectrons est réalisée a I’aide d’une différence de potentiel
entre la cathode et I’anode.Ces éléments se trouvent dans un tube en verre sous vide (figure 1.4).

Pour les applications du radiodiagnostic, les tensions appliquées sont situées entre 20K Vet 150
KV.

Anode n—

E Electrons
Rotative

Tt IR A L S A A A

Tube en 1’::.
verre au
vide e ; Flament
Ancde ' Cathode
Fenétre

1© 2006 Merriam~webster, Inc.

Rayons X

Figure(1.4) : schémas simplifiés d’'un tube radiogéne comprenant une enceinte a vide, une source
(cathode) et une cible (anode) pour les électrons, ainsi qu’une source de haute tension. [13]

Un tube a rayons X est un convertisseur d’énergie. Il regoit de I’énergie électrique pour la
convertir en deux types d’énergie: rayonnement X (1%) et chaleur (99%). Les tubes a rayons X
sont congus et construits pour maximiser la production de rayons X et dissiper la chaleur le plus
rapidement possible. Un tube & rayons X est un tube a vide simple (diode) formé d’une cathode
et d’une anode.
L4.1.2 : Anode tournante
Les avantages de cette anode tournante sont :

e Une répartition de la chaleur sur une plus grande surface (1000-1500°C).

e Une augmentation de la quantité de rayons X produits, et donc d'une possibilité d'augmentation
de la puissance du générateur. Les appareils équipés d'anode tournante sont de puissance

supérieure a 15-20kW.
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Chapitre I  Description d'un mammographe moderne

1.4.1.3 :La cathode

Le filament est monté dans une piece creuse appelée piece de concentration, dont la finalité est
de focaliser les électrons sur I'anode. Sur certains appareils, la cathode est composée de deux
filaments de taille différente. Le grand filament permet d'augmenter le flux d'électron et donc la
production de rayons X alors que le petit filament permet de concentrer un faisceau d'électron
plus faible sur une plus petite surface de 'anode, améliorant ainsi la finesse de I'image.

La génération des photons X produits résulte de deux phénoménes [14].

I.4.1.4 : Rayonnement de freinage (Bremsstrahlung)

Ce type de radiation est produit lors de la déviation d’un électron incident dans le champ
électrique a proximité du noyau de I’atome cible (Figure 1.5). Cette déviation crée ainsi un
photon X de freinage. Ce type de rayonnement est caractérisé pour une distribution continue qui
devient plus intense et qui se déplace vers les hautes fréquences quand la tension cathode- anode

devient plus élevée.

Figure(l.5) : Photon X produit par la déviation d’un électron lors de son passage prés du noyau d’un
aiome L énergie du photon X dépend de la perte d’énergie de 1'électron.
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1.4.1.5 : Rayonnement X caractéristique

Un specire de raies caractéristiques du matériau composant ’anode. Lorsque 1’ électron incident
ionise un atome de I’anode, un photon X est émis lors du réarrangement du cortége électronique
(Figure 1.6 gauche). Le photon émis emporte I’énergie équivalente a la différence des énergies de
liaisons (caractéristiques du matériau de I’anode) entre les couches électroniques ou se produit la
transition. Le spectre de raies caractéristiques se superpose alors au spectre continu du

rayonnement de freinage (Figure 16 droit).

S | K
7 3
@
M-Shell electron = Rayennement X
: e Tlls Vacancy = Sristi
Ejected i G . 5 2l caractéristique
o O £J . Ejected e -
Iéif?{fgrfj ! S /O 5] 1-Shell ] K
e \[ electron G ﬁ'
£ = Rayonnement X
ik \ = pour une anode
O ( ég O | g en Molybdéne
2diztion

sous 35 kVp
T,

P \ \®_’k) ,J Bremsstrahlung

203 8 B . 12

Longueur d'onde [nm]

Figure (1.6):Gauche Photon X produit lors du réarrangement du cortége électronique suivant
une ionisation. Droit Spectre de rayonnement de freinage (Bremsstrahlung) plus le rayonnement
ca ractéristique d’un tube avec une anode en molybdéne pour une tension de tube de 35 kVp,[15]

LS :La filtration

Divers travaux ont montré que le spectre optimum permettant d’atteindre en mammographie un
contraste élevé pour une dose plus faible possible se situe entre 15 et 25 KeV en fonction de la
composition et de I’épaisseur du sein.

Le rayonnement poly énergétique produit par un tube ne remplit pas cette condition étant donné
que le rayonnement de freinage de basse énergie délivre une dose élevée au sein pour une faible
contribution a I'image que le rayonnement de haute énergie diminue le contraste objet. Le
spectre optimale est obtenu en utilisant une anode produisant des raies caractéristiques a
I’énergie recherchée et une filtration permettant une suppression des rayons de basse et haut
énergie du spectre de rayonnement de freinage , le Molybdéne (Mo), le thodium (Rh) produisent
des rayons X caractéristiques dans la gamme requise pour la mammographie 417.5 et 19.6 (Mo)
et 20.2 et 22.7 (Rh) [16].
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Chapitrel  Description d'un mammographe moderne
Elément Nombre atomique Densité (g.cm-3) Point de fusion(c°)
Molybdéne 42 10.2 2610
Rhodium 45 12.4 1699
Tungsténe 74 19.3 3370

Tableau (1.1):propriétés physique molybdéne -rhodium —tungsténe [17]

Transition Tungsténe Molybdeéne Rhodium
Ka1 58.32 17.48 20.22
Ka2 57.98 17.37 20.07
Kg1 67.24 19.61 22.72

Tableau (L2) : Energie des rayons caractéristique [KeV [pour différent matériaux et différentes

transitions(Les transitions Ka1, Koo sont transitions entre les couches L et K et Kpidest transitions entre
les couches M er K).

Le spectre de rayonnement 4 la sortir de I’anode et I’addition du rayonnement de freinage et du

rayonnement caractéristique, le figue 1.7 présente un spectre typique pour I’anode en molybdéne

et ceci pour deux tentions différentes soit 26 KV et 30 KV .les anodes en tungsténe sont

principalement basées sur la production de rayonnement de freinage.

Nombre felatit da photons/mm?

1

0.9 +

0.8 4

- — 30KV

KeV

Figure(L7) : Spectre a la sortie d’une anode en Molybdéne pour deus tensions différentes

(26 et 30 KV). [18]
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L.5.1 :la filtration additionelle
une filtration additionnelle dont le matériau est identique a celui de ’anode permet d’atténuer le
rayonnement de basse et haute énergie tout en assurant la transmission des raies caractéristique.

* Son réle est d’éliminer les basses énergies (radioprotection)

v Qui de tout fagon n’atteignent pas le détecteur.

v" Qui irradient inutilement la surface cutanée.

La filtration par Molybdéne La filtration par Rhodium ou Aluminium
* Augmente le contraste de I’image * Diminue la dose de RX absorbée par le
» Utilisation pour les seins graisseux patient

« Seins denses

Tableau (1.3) : les différents filtres utilisés en mammographie

L5.2 : Filtration par un élément de faible numéro atomique

Comme I'Aluminium, qui supprime les rayonnements les moins énergétiques, ce filtrage est
obligatoire a la sortie des tubes de radiodiagnostic général, mais non pour la mammographie
L3.3 : Filtration par un corps de numéro atomigque moyen

L'atténuation par effet photoélectrique dépend de la discontinuité d'atténuation par les couches
clectroniques K et L de I'atome. L'atténuation se fait en deux phases , l'une au-dessous de 20
keV, fortement décroissante de 5 4 20 keV, puis elle augmente brusquement a 20 keV pour
décroitre ensuite.

Le rayonnement X filtré par un tel corps est donc fortement atténué entre 5 et 15 keV , passe
bien juste au- dessous de 20keV pour étre & nouveau absorbé au-dessus de 20kev ( figurel.8).
par contre le Rhodium Tatténuation est fortement décroissante de 5 a 23 keV, puis elle
augmente brusquement a 23 keV pour décroitre ensuite. Le rayonnement X filtré par un tel corps

est donc fortement atténué entre 5 et 15 keV.
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Figure(1.8) :Coefficients d’atténuation linéaire du molybdéne et du rhodium en fonction
de D’énergie[16]
La filtration additionnelle habituellement utilisées en mammographie correspond a 0,03 mm de
molybdéne avec une anode de Molybdéne et de 0.025 mm de Rhodium dans le cas de
I"utilisation d’une anode de Rhodium pour augmenter le contraste en éliminant les photons de
freinage d'énergie supérieure a 20 keV ainsi que les photons X "mous" d'énergie inférieure a 17
keV. La fenétre de sortie du tube est en Béryllium pour éviter la filtration par I'enveloppe du
tube.
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Figure(19) :Specire obtenus a 30 KV avec une anode en Rhodium et une filtration en molybdeéne de 0.03
mm d'épaisseur(trait discontinu ) et une anode en Rhodiume avec une filtration en Rhodium ayant une

épaisseur de 0.025 mm( trait continu)[18].
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Figure(1.10): Comparaison des spectres obtenus aprés une filtration de 0.025mm d'un spectre issu d'une
anode en Molybdéne (trait discontinu) et d’une anode en Rhodium (trait continu) [16].

On remarque que le couple Rh/Rh produit un spectre plus énergétique que le couple Mo/Rh.les

spectres ont été acquis avec une tension de 30KV,
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Chapitrel  Description d'un mammographe moderne

1.6 : Choix des kV et matiére de la cible (Couples cible / filtre)

1. Sein petit, moins de 4 cm d’épaisseur : Mo -Mo: Molybdéne (Z= 42) filtré
par le Molybdéne (50 pm): sous 25 kV.

2. Sein moyen entre 4 et 6 cm d’épaisseur: Mo/Mo 28 kV

3. Sein volumineux ou trés dense: [14]

o Rh-Rh: Rhodium (Rh ; Z = 45) filtré par Rhodium (25 um) qui permet d’obtenir un
contraste supérieur pour les seins épais et denses.

e  W-Rh: Tungsténe filtré par Rh : bénéficie d'une meilleure tolérance du
tungsteéne pour des charges thermiques fortes et de la sélection du spectre parle Rhodium.

® Molybdeéne filtré par I'aluminium: ce couple utilisé vers 1980 donnait la possibilité d'utiliser
en Xérographie le spectre continu du Mo émis sous 35 kVp.
L7 :Les dimensions du foyer et la géométrie
La petite surface ou les €lectrons frappent I’anode pour former des rayons X est appelée foyer la
taille et la forme de ce foyer , en combinaison avec les distances foyer — sein et sein — récepteur ,
déterminent le flou géométrique et par la , la résolution spatiale.
L7.1 :L'agrandissement géométrique
Il nécessite un foyer fin de 0,1 a 0,15 mm. Une distance sein- récepteur d”’image minimales, et
une distance focale minimale supérieure & 60 cm. La mammographie d’agrandissement s’utilise
quand une zone spécifique du sein doit étre examiner avec plus de détail .
Lors d’une mammographie d’agrandissement , la sein est posé sur plateau éloigné du détecteur et
une compression est réalisée sur la zone intéret. Un petit foyer est sélectionné acondition que la
grille anti- diffusion est enlevée. Les meilleurs résultats sont obtenus pour des rapports
d'agrandissement situés entre 1,5 et 2.
Si I'on supprime la grille et si on utilise des couples écran-film plus rapides, on réduit les doses
d'irradiation sans altérer la qualit¢ des images. L'agrandissement géométrique améliore la
visibilité¢ des détails de petite taille et de faible contraste mais avec une baisse du contraste

d'ensemble et une visibilité des gros objets diminuée.
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- Tube a rayons X

Palette de compression
avec déplacement vertical

Plateau pour positionner le
sein plus loin du détecteur.

NTIELIE

# Détecteur

Figure(L 11) : Positionnement du patient pour la prise d une mammographie d agrandissement

Le rejet du diffusé est assuré par I’espace d’air (« air gap » en anglais) (voir F igure.11)
permettant ainsi d’éviter I’utilisation d’une grille anti diffusante.
Cette anti diffusion devient plus efficace quand le volume 4 irradier diminue. Pour cela le champ

a irradier est réduit par un localisateur.

Inclinaison du
tube a rayons X

Taille de Fayer

o w3 v 5 o e o o

Grand foyer : une imagerie
optimale pour les clichés
d'ensemble

Petit foyer : une imagerie
optimale pour les
% agrandissements.

Figure (112): Sélection de la taille de foyer en fonction de la sélection des clichés
D’ensemble ou des agrandissements.
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1.8 : Palette de compression

La compression de sein est un élément important lors de I’examen mammographie et est réalisé
a l’aide d’un plateau en plexiglas, la compression de sein est nécessaire pour différents raisons :
» Réduire le rayonnement diffusé qui diminue le contraste.

> Immobiliser le sein et de ce fait réduire le flou de mouvement.

> Situer les structures du sein plus prés du récepteur et réduire ainsi I’agrandissement donc le
flou géométrique.

> Uniformiser I’épaisseur du sein et donc obtenir un noircissement radiographique qui sera
peu différent entre le mamelon et la paroi thoracique.

» Un étalement des tissus du sein permettant une identification plus facile des structures
suspects en limitant les superpositions

»  Une réduction de la dose absorbée.

L.8.1. Force et pression

Pression = Force / surface

Ainsi une méme force donnera une pression plus grande, donc une douleur plus marquée sur un
petit sein, que sur un sein volumineux. La pression doit donc é&tre moindre sur un sein petit que
sur un sein volumineux.

La commodité de réglage de cette pression est donc importante.La force devrait étre mesurée en
Newton , mais pour des raisons de commodité on préfére utiliser des équivalents en
kilogramme : le facteur de correspondance est 9,8 c'est 4 dire que 10 kg corespond a 98 N : les
valeurs maximales habituelles varient de 110 N et 180N.

La compression est assurée par un mécanisme motorisé avec réglage de la pression maximale
exercée pendant la mise en place du sein. La commande de la compression doit étre précise et
aisée. Pour permettre de libérer les mains du manipulateur pour étaler et positionner le sein une
télécommande au pied de la compression est utilisée.

L9 : une grille anti diffusante

La diminution de rayonnement diffusé est également réalisée a I’aide de la grille anti -
diffusante focalisée qui se trouve entre le sein et le récepteur de I’image. Une grille est
composée d’une série petites lamelles de plomb séparées les unes des autres par un espace
transparent aux rayons X et alignés par rapport au foyer de tube afin de laisser passer le
rayonnement direct.

L’épaisseur typique de la grille est d’environ 3 mm. Le rayonnement diffusé est arrété lorsque
sa direction dépasse une valeur angulaire déterminée par la hauteur h des lamelles et

I’espacement D entre elles.
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Chapitrel  Description d’'un mammographe moderne

Le rapport entre h et D définit le rapport de grille r qui est de ordre 5 pour la mammographie ;
plus ce rapport est élevé, meilleure sera d’élimination du rayonnement diffusé.

. " h e Typical dimensions
GrdRalio=te o=k (10:1. 80 linesfcm)

D
D “‘T r— 43 m

10 0.24mm

| e (ol
h II |||| | I
i il

x-ray opaque material— \—

interspace material

Figure (113): Grille anti -diffusante.

Les performances des grille est évaluée en utilisant deux facteurs principaux :

» Facteur de Buchy

» Facteur de sélectivité

L.9.1 : facteur de Buchy

Le facteur de Buchy est la relation entre le courant — temps (mAs) qu’il faut appliquer au tube

arayons X avec une tension de tube constante. Donc le facteur bucky donne par la relation :

(L)

_ mAs avec la grille

mAs sans grille

Ce facteur doit étre élevé, sans dépasser une valeur 3 pour limiter le rayonnement regu par le
patient.

L.9.2 : Sélectivité

La sélectivité est la relation entre le pourcentage de rayonnement direct et le pourcentage de

rayonnement diffusé que la grille anti- diffusante laisse passer.

(12)

%de rayonnement direct

Sélectivité =
%de rayonnement dif fusé
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Chapitrel  Description d’'un mammographe moderne

L.10 : systéme d’exposition automatique

Les systémes d’exposition automatique sont congus pour que soit produite automatiquement la
dose d’exposition nécessaire avec un noircissement acceptable et constant. Les exposeurs
automatiques permettant d’obtenir une densité optique constante quel que soit ’épaisseur et
densité de sein et la tension utilisée.

Ce systéme d’exposition automatique est un élément crucial du mammographe.

L11 : Détecteur

Le détecteur, la grille anti-diffusante et le mécanisme permettant de faire bouger celle-ci se
trouvent dans un support portant le nom de Iinventeur de Ia grille anti diffusante le
buchy (1913). Le mouvement imprimé a la grille inventée par HEE .Potter (1916) permettant
d'animer la grille d'un mouvement de va et vient pendant I'exposition empéche que les lames

soient visibles sur les clichés [20].
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CHAPITRE I systémes de détection numériques

II. Introduction

Les possibilités d'évolution de la chaine d'imagerie mammographique conventionnelle sont
limitées et on peut penser que l'avenir de la mammographie se fera vers les technologies de
numérisation, domaine dans lequel les industriels ont beaucoup investi ces derniéres années [21].
Dans ce chapitre nous allons présenter les différents détecteurs utilisés actuellement dans le
domaine du diagnostic précoce en mammographie numérique . Les détecteurs électroniques de
rayons X (DR) peuvent étre divisés en deux catégories : ceux qui font appel & une technique
directe (sélénium :DR) et celles qui utilisent une méthode indirecte avec un ¢tat intermédiare
(scintillateur : CsI) et les capteurs CCD et les écrans de phosphor (ERLM) (CR).

II.1 : Les systémes numériques disponibles

= Systéme CR avec les écrans radio luminescents 3 mémoire (ERLM)

® Systéme DR avec les capteurs plans plein champ & conversion indirecte utilisant un phpsphor
(typiquement a I’iodure de césium).

" Les systéme DR a balayage & conversion indirecte utilisant une barrette de CCD

= Systéme DR de conversion directe utilisant un photoconducteur silicium amorphe (a .si) .

matériel Z Ex (KeV) W (eV)
CdTe 48/52 26.7/31.8 44
Si pure 14 1.8 3.6
Sélénium amorphe 34 127 50
CsI(Ti) 55/33 36.0/33.2 19
Gd,0 ,S 64 50.2 13
BaFBr:Eu 56/35 37.4/13.5 50-100

Tableau (I1.1) Caractéristiques des matériaux utilisés en détection

I1.2 : Les systémes de Radiologie Computrisée (CR)

Le systétme Computed Radiography CR utilise des écrans a scintillateur photo stimulable a
mémoire, appelé également Ecran Radio Luminescent 3 Mémoire (ERLM) ou, improprement
cassette Phosphores (en référence au terme anglais « Phosphor » qui est synonyme de
scintillateur) avec des lecteurs d'écran qui fournissent I'image numérique; des photodiodes sont
numérisés par un Convertisseur Analogique-Digitale « ADC ».

La configuration d'un systéme computérisé est composée de cassettes avec écrans ERLM, un
lecteur, une station informatique, des moniteurs haute et basse résolution et un reprographe.
La cassette comporte un écran photo stimulable.

Cest un scintillateur & mémoire, constitué d'un revétement de cristaux constitués de Chlorure ou

Iodure de Baryum Fluoré dopé a I'Europium (« BaFX:Eu » ou X=Bromure, Chlore ou Iode) [22].
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CHAPITRE Il systémes de détection numériques

Composition de la plaque [23]
» Une couche de protection ventrale (transparente en polyéthyléne) ;

» Une couche sensible (200 & 300 pm).

» Elle se compose d'un cristal de Fluoro-halogénure de Baryum dopé avec des ions d'Europium
bivalents choisis pour leur forte luminescence (le Ba F-Cl, Eu, ou le Ba F-Br,Euy). Son rdle est

de mémoriser l'image latente qui va étre créée lors d'une émission de rayons X.
> Une couche support ;

> Une couche dorsale de protection.

Couche d¢ protec-ion tansparnte

o Couthe sensible

T Suppat

b,

N

Figure (11 .1) : Structure des Ecrans Radio luminescents(ERLM)

Couche de proteciion corsals
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CHAPITREII  systémes de détection numériques

IL.2.1 : Principe physique et technologique

Le principe physique repose sur l'utilisation de plaques constituées dun réseau cristallin de
Baryum (Ba), Fluor (F) et de brome (Br) monovalent dopé l'europium bivalent Eu*2 Sous
l'action des rayons X, des atomes d'europium perdent un électron. Ces électrons excités
atteignent la bande de conduction électronique et sont piégés par les molécules de Ba, F, Br
monovalents pour constituer du Ba, F, Br stables.

La plaque contient alors une image latente stable caracteristique du flux de rayons X absorbé par
le patient irradié qui sera détectée a l'aide d'un lecteur de plaques.

L'écran est inséré dans un lecteur qui balaye le scintillateur 4 l'aide d'un faisceau Laser
(He Ne, L = 633 nm) ou dun systéme émettant une forte chaleur. Cette irradiation
complémentaire, thermique ou par lumiére suivant la technologie, rompte 1'équilibre métastable
et 'ERLM libére I'énergie stockée. [24]

Cette émission lumineuse (A =390 nm) est captée par un guide de lumiére et transmise a un tube
photomultiplicateur, qui produit un signal €lectrique analogique qui est amplifié, converti en
signal numérique et enregistré sur un ordinateur figure IL2.A ces différents ¢léments, on associe
un écran de visualisation et un reprographe pour l'impression sur film de l'image radiologique.

La casseite ERLM est réutilisable aprés avoir été exposée a un faisceau d'initialisation qui

supprime toute rémanence.

MATERIAU PHOTO-STIMULABLE
Durant Durant la lecture
irradiation

Etat excité

RS ETTS états e ]
e ¢ mzim -

mi , métastables mi
m2 — mi, m2, m3 m2 —
m3 m3
Etat
fondamental
Excitation par laser
Excitation des Retour des électrons dans
électrons I’état fondamental

Emission de lumiére

Figure (I1.2): Interactions les RX avec fluoro-halogénure de baryum dopé a I'europium.
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Photo-detector Protective layer

1\ Laser N
beam [ R s A

/| Phosphor
J layer
Mirror !

§ Support

Imaging g
plate - Emission /¢
A
a Light
shielding
layer

Figure (Il. 3) Principes de fonctionnement des détecteurs ERLM [25].

Figure (I1.4):Lecture la plague ERLM par laser adéquar

IL.3 : Les systémes de Radiographie numérisée (DR)

Aujourd’hui beaucoup de systémes utilisent la conversion indirecte, le signal électrique étant
généré aprés une étape intermédiaire de conversion des photons X en photons lumineux. Ces
détecteurs utilisent un scintillateur, iodure de césium activé au thallium (CsL:T1), qui convertit les
rayons X absorbés en photons lumineux. Ceux-ci sont ensuite transformés en charges
€lectriques, soit par couplage optique a des éléments CCD, soit a 'aide d’une matrice de
photodiodes en silicium amorphe (a-Si). Le signal électrique obtenu a la sortie du CCD ou des

photodiodes est numérisé par un convertisseur analogique-numérique ADC [26].
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IL3.1 : La radiographie numérisée indirecte

Les systémes plans plein champ 3 silicium amorphe utilisent un phosphore a I’iodure de césium
(CsI(T1)-aSi). Pour améliorer la résolution spatiale, le CsI est habituellement fabriqué sous forme
d’aiguille, figure IL.5 limitant ainsi la dispersion latérale de la lumiére émise résultant de
Iinteraction des photons avec le scintillateur.

Le rayonnement est collecté par un scintillateur ou écran photo luminescent qui le transforme
instantanément en lumiére (Iodure de Césium — CsI — principalement, Oxyde de Gadolinium
¢galement : GadOx). Cette lumiére, transmise par un coupleur optique, est transformée en signal
clectrique par des caméras 4 CCD ou des matrices de diodes lues par une matrice de transistors
(thin-film diodes : TFD et thin-film transistors - TFT, réalisés dans une couche de silicium
amorphe : a.Si). Chaque TFT étant connecté & une photodiode convertissant la lumiére émise par
le scintillateur en signal ¢lectrique.

Les charges électriques sont stockées au niveau de chaque pixel. L’électronique de la couche de
TFT permet de lire la charge électrique de chaque pixel qui est ensuite numérisée par un

convertisseur analogique-numérique [26].

R

Figure (11.5) : Microfibre de iodure de césium. Chaque microfibre possede un diametre de 4 ¢ 6
micrométres. Les microfibres CsI qui absorbent les Photons X incidents et générent au niveau de chaque
microfibre des photons visibles [27].

Page 24



CHAPITREIl  systémes de détection numériques

X-rays

Csl
scintillator

Amplifier,
Line multiplexer
driver & ADC

Exploded view
of pixel element
showing switch

Contacts

Figure(11.6): Principe de fonctionnement le capteur plein champ indirect. [28]

Figure (I1.7) : Photo présente un détecteur conversion —indirect (Csl).
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I.3.2 : La radiographie numérisée directe

Dans ces systémes, I’étape intermédiaire de création de photons lumineux est supprimée par
I"utilisation comme milieu détecteur d’un photoconducteur. I est composé d'un ensemble de
Sélénium amorphe et de silicium amorphe (aSe/aSi). Les rayons sont directement convertis en
charges €lectriques, I’interaction des photons X avec le a-Se créant des pairs €lectrons trous. La
couche de Sélénium est soumise & une haute tension qui la polarise, le champ électrique évite la
dispersion latérale des charges les dirigeant sur les pixels de collection des charges au sein d’une

matrice en silicium amorphe de transistors en couche mince (TFT).

— énergie d'alimentation

\_haute tention S
\\Progrjammableb { € p - Electrode
\"\ ”_ couche de
\ e N diélectrique
( q
S _~ touche de
: ve v5 / Sélénium .
&? Selenium“f - couche bloguant les électrons
B o Electrode collectrice de charge

~ trnsistors & effet de champ TFT
Entrée de signale d'impulsion
{lecture desgcharges g { \ condasateur (stochage de signal)

Substrate de verre

T—L‘» h Ampliﬁcateurs
L 1

Fig. (11.8) : Systéme DR & détection (conversion) directe [source Kodak]

La couche de détection est composée de sélénium amorphe (a - sélénium), photoconducteur
semi-conducteur qui génére des charges €lectriques sous I’influence d’un champ électrique HT.
Les champs électriques appliqués au photo- conducteur permettent de canaliser les charges

produites vers le collecteur le plus proche, ce qui assure au systéme une bonne résolution spatiale
pour I'image.
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Figure (I1.9) : Photo présente détecteur numérique conversion directe [31]

Parmi, les inconvénients ou contraintes liés i cette technologie, nous pouvons citer:

1. Une assez faible interaction Rx / matiére due au faible numéro atomique du sélénium

(Z = 34). Pour une épaisseur de détection de 500 pm de sélénium, on a un rendement de 45%.
2. Le phénoméne de rémanence rendant difficile I'évolution de cette technique vers I'imagerie
dynamique.

3. Le vieillissement du matériau détecteur avec le cumul de dose.
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I1.3.3 : Matrice photo diode /TFT

le détecteur plein champ indirect d'un scintillateur a iodure de césium et chaque élément du
détecteur (pixel) contient un photodiode ainsi qu'un transistor 2 couche mince appelé TFT
(de l'anglais , Thine Film Transistor). Chaque pixel a une dimension de 100pm. le role de TFT est
de permettre la circulation des signaux électriques générées dans la photodiode. Tout un réseau
de pistes conductrices assure I'acheminement des tentions de polarisations, des signaux de

commande et de signaux de sortie pour chaque pixel ,figure II.10.

MULTIPLEXER /!ﬂ_,. DIGITIZER
‘ ,

Ler /{L,l | charge amplifier
' Gate Line

pixel electraile

j~TFI Column |
read-out
Line

[ \S~_SCANNING CONTROL |

Readout

Figure (I1.10): Schéma de matrice photodiode /TFT utilisé au détecteur plan indirect

Toute la matrice est réalisée sur la base de la technologie de silicium amorphe (a-Si-H), que ce
soit le TFT ou la photodiode. Pour la lecture des signaux suite 4 une irradiation, le circuit de
commande du balayage de matrice applique successivement une commande d'ouverture & tous
les TFT d'une méme ligne de pixels.

Tous les signaux d'une ligne de pixels sont alors envoyés en paralléle sur le bus de sortie des
données et amplifiés 4 l'aide d'amplificateurs de charges, connectés  un multiplexeur, pour
finalement étre numérisés 2 l'aide d'un convertisseur analogique — numérique. La lecture

compléte de la matrice requiert quelques secondes pour finalement obtenir une image.
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IL.3.4 : Les systémes a balayage a conversion indirecte CDD

Utilisent habituellement une barrette de CCD convertissant les photons lumineux en signal
¢lectrique. L’image plein champ est obtenue par le balayage du sein par un faisceau éventail
étroit.

Un scintillateur couplé, par fibre optique, a une barrette de CCD, assure la conversion des
photons X en photons lumineux eux-mémes transformés en signal électrique par les CCD.

Un avantage de ce systéme est ’absence de diffusé dans ’image, source principale du bruit dans
I'image, offrant une réduction potentielle de dose grice a I’absence de nécessité d’utiliser une
grille. Le principal désavantage des systémes a balayage est le temps d’acquisition prolongé

conduisant a une charge thermique importante sur le tube [26].

Path of Detector
Arm Travel

X-ray Absorbing
Phosphor

Fiber Optic
Coupler

CCD

Figure (1L 11) : Principe de capteur de base CDD (méthode indirect) [29]
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CHAPITREIIl  Paramétres de base de I'image

III. Introduction

Les indicateurs d'évaluation de la qualité d’image en radiologie numeérique sont trés différents de
ceux de la radiologie analogique. En effet, dans ce chapitre nous, présenterons les différentes
approches ou bien critéres qui décrivent la qualité d’images en mammographie numérique.

II.1 :Lefficacité de détection quantique DQE

La DQE englobe la résolution spatiale, le bruit et la sensibilité. La DQE permet d’étudier en un
seul paramétre les effets combinés du bruit et du contraste. « Un systéme ne peut pas produire
une image utile pour le diagnostic si le niveau de bruit est trop élevé car la détectabilité devient
trop faible méme si le niveau de contraste est suffisant. La DQE est I’expression de I’efficacité

de transfert du rapport signal a bruit de I’entrée 2 la sortie du détecteur (Equation IIT.1):

_ (S/B ensortie)2
DQE (S/B en entrée)2 (1L 1)

DQE() = (SNR(f)aut>2

SNR(f)in

Photons X
r v v v VR = Bt um
Detecteur
Signal(f) .
@ -3 B e
@ SNR(f)ou: Bruit(f)ous

Valeurs de Pixel

Figure (Il 1): Modéle utilisé pour la détermination de I'Efficacité de Détection de Quanta (DQE,
Detective Quantum Efficiency).

Ce rapport est inférieur a 1. La DQE donne Iefficacité avec laquelle le détecteur utilise les
photons incidents (le nombre réel de photons incidents disponibles est toujours inférieur au
nombre de photons utilisés).

En pratique, la DQE étant une fonction de la fréquence spatiale dans I’image, c’est la forme de la
courbe DQE qui est importante plus que la seule valeur de la DQE a Porigine (f=0).

La DQE doit étre la plus élevée possible, quelles que soient les fréquences spatiales considérées.
Au-dela de la décroissance due a la FTM, des causes additionnelles de bruit peuvent réduire le

signal et provoquer une chute de la DQE quand les fréquences spatiales augmentent.
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(Typiquement, la DQE d’un couple écran-film est de ’ordre de 0,2 3 0,3 & une fréquence spatiale

de 0 cycle/mm et tombe & 0,05 pour quelques cycles/mm) [31].

Indirect Conversion
Detectors

0.5 F ~

< Direct Conversion
Detector
~. - \ \ \*%
~ ™ \l
N

0.2 F
Film-Screen

DQE
§
!
/

0.1}

. e ted
] B e |
0.05 F J - ~ \, \ -
C.CD. X l\j NN
0 1 2 3

Spatial Frequency (mm‘1)

Figure (II1.2) : DQE en fonction de résolution spatiale [source Kodak]

Un exemple de courbes de la DQE obtenues pour des systémes numériques 4 conversion directe
et indirecte et pour des couples écran film est donné par la figure IT1.2. 1l est visible que le couple
écran film ainsi que le détecteur ERLM présentent les valeurs de DQE les plus faibles. Par
ailleurs, le détecteur a conversion directe et, a plus forte raison, le détecteur i conversion
indirecte, présentent, en moyenne, sur ’ensemble des fréquences spatiales, les DQE les plus
clevées. Cependant, par rapport au détecteur & conversion directe, la DQE tombe plus
rapidement dans les hautes fréquences pour le détecteur 4 conversion indirecte.

La DQE est aujourd’hui considérée comme le meilleur critére permettant d’évaluer la qualité
d’une image numérique car elle intégre la sensibilité, la MTF, le bruit. La courbe de la DQE ne
prend toute sa signification qu’en précisant le niveau de dose pour laquelle elle a été obtenue.

Un détecteur idéal aurait une DQE égale a 1. La DQE est proportionnelle a I’efficacité quantique
d’absorption. Elle augmente avec le gain du détecteur et la résolution et diminue en fonction du

bruit en excés généré par la chaine de détection.
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Une efficacité quantique d’absorption élevée dépend de I’épaisseur du détecteur et de son
numeéro atomique. Un gain et une résolution les plus grands possibles permettent d’avoir une
DQE élevée [31].

La DQE (f=0) des couples écran-film est de ordre de 20 %, celle des ERLM de 40 % et celle
des détecteurs numériques de 60 %.

Si la DQE précise le pourcentage de photons incidents utilisés, elle ne donne aucune indication
sur le nombre de photons réellement utilisés.

Les comparaisons des DQE sont difficiles parce qu’il s’agit de valeurs relatives pour chaque
fabricant et que cette valeur varie avec la MTF.

IT1.2 : Bruit

Les fluctuations quantiques d’un faisceau de rayons X suivent la loi de Poisson. Toutes les
images produites par quanta comportent des fluctuations aléatoires de signal générant du bruit.
Les fluctuations sont égales a VN (N représentant le nombre de photons incidents sur le
détecteur). Comme on peut ajuster le contraste en mammographie numérique, on peut quantifier
le rapport signal sur bruit et utiliser le résultat pour déterminer le niveau d’exposition requis pour
produire une image. Une analyse compléte du rapport signal sur bruit d’un systéme de détection
doit prendre en compte la dépendance spatiale 4 la fois du signal et du bruit.

On peut les étudier a travers le spectre de bruit ou Noise Power Spectrum (NPS) qui représente
I’écart-type de I’intensité du signal pour les différentes fréquences de I'image

IIL.3 : Fonction de Transfert de Modulation MTF

Exprime la variation de contraste en fonction de la fréquence spatiale de l'objet pour un contraste
objet donné. Fonction décroissante, la MTF est proche de 1 (contraste d'environ 100 %) pour des

fréquences spatiales trés faibles et proche de 0 pour des fréquences spatiales élevées [32].
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Figure (I11.3) : Fonction de transfert de modulation des principaux détecteur sur marché
[source Kodak]

L'analyse de la courbe nous montre que les détecteurs & conversion directe ont une meilleure
MTF que tous les autres types de détecteurs. Les capteurs & camera CCD présente par contre la
plus mauvaise MTF. La MTF caractérise bien la résolution en contraste mais, ne tient pas

compte du bruit. Seule, elle n'est pas trés représentative de la qualité du détecteur.

II1.4 : Sensibilité
C’est la plus petite variation d’absorption des rayons — X qu’on parvient & mesurer, dépend du
nombre de photons nécessaire pour former une image. Elle peut étre améliorée par

l'augmentation du nombre de photons détectés ou par I'augmentation du sicnal €néré par un seul
g p p g gnail g p

photon.
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IILS. Niveau de bruit et SNR

Le nombre de photons produits puis détectés par chaque pixel d’un détecteur subit des
fluctuations aléatoires qui fait que ’image produite n’est pas homogéne mais présente des
fluctuations aléatoires du niveau de signal d’un pixel a P'autre. Le bruif d'une image est donc la
fluctuation aléatoire de la valeur des pixels autour d’une valeur moyenne. C’est un phénoméne
perturbateur génant la perception.

Le bruit peut étre estimé & partir de Ihistogramme des valeurs des pixels sur une zone d’intérét
homogene de I'image contenant un grand nombre de pixels. La distribution des valeurs de pixels
autour de la valeur moyenne suit une distribution de Poisson. Grice au grand nombre de pixels,
la distribution de Poisson tend vers une distribution normale, symétrique par rapport a la
moyenne des valeurs des pixels de la zone d’intérét. La dispersion des valeurs des pixels autour
de la valeur moyenne traduit le niveau de bruit. On quantifie donc le niveau de bruit de I'image
en mesurant I’écart type (o) de la distribution des valeurs des pixels sur une zone d’intérét

homogene de I'image.

_ 1
X ==, (I11.3)

= |=3"_ (x,— %) (TIL.4)

¥:Valeur moyenne des pixels
o: Bcart type (bruit)

xi : valeur du pixel

n : nombre de pixels

La qualité d'une image numérique en terme de bruit est caractérisée par son rapport signal sur
bruit (SNR — Signal to Noise Ratio) qui est inversement proportionnel au niveau de bruit. Un

SNR élevé signifie une bonne qualité d'image.

SNR =

Q | &R

(111.5)

ITL.6: Rapport contraste sur bruit CNR

Le lien entre les paramétres de qualité d'image (contraste, bruit et résolution) et la détection des
objets par I’ceil humain n’est pas immédiat et doit encore faire intervenir des modéles de
perception des objets. Il existe beaucoup de modeéles de complexités diverses. La détection d’un

objet dépend principalement du contraste et du bruit de I'image.
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La probabilité de détection d’un objet étant proportionnelle au contraste et inversement
proportionnelle au niveau de bruit, elle dépend du rapport contraste sur bruit (CNR — Contrast to
Noise Ratio).

Trés souvent, le contraste est mesuré entre ’objet et le fond de I'image alors que le bruit est

I"écart type des valeurs des pixels du fond de I’image a c6té de 1’objet.

CNR = '—j%‘ (IIL.6)
2

CNR : rapport contraste / bruit
X1, Valeur moyenne des pixels dans les zones d’intérét 1 et 2

01.2: Bcart type dans les zones d’intérét 1 et 2

Contraste

Bruit

Figure (II.4) : Détection les masses en fonction du CNR

Cependant, la sensibilité au contraste de I’ceil humain dépend aussi de la fréquence spatiale de
’objet a détecter, c’est-a-dire de la taille et de la forme de I’objet. D’une maniére générale, la
détection d’un petit objet nécessite une bonne résolution spatiale alors que la détection d’un objet
de plus grande taille n’est pas forcément meilleure & haute résolution. Ce paradoxe vient du fait
qu’une image de haute résolution contient plus de bruit qu’une image de basse résolution.

La résolution et le niveau de bruit de I'image sont des paramétres qui sont liés et augmenter la

résolution spatiale fait baisser le CNR.
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Haute résolution Résolution moyenne | Basse résolution

Grands
objets

Petits
objets

Figure (I11.5) : Détection d’un objet circulaire en Jonction de sa taille et de la résolution

IIL.7 : La résolution spatiale
Représente la taille du plus petit détail décelable. Une résolution élevée correspond a une taille

de pixel faible et 2 un nombre de paires de lignes (pl) par mm élevé. L'imagerie conventionnelle
(10 pl/mm, jusqu'a 20 en mammographie) a encore une meilleure résolution spatiale que la
radiologie numérique (3 & 10 pl/mm pour les ERLM, 8 a 13 en mammographie numérique DR et
2,5 a 3,5 pl/mm pour la radiologie numeérique DR) mais cette perte est compensée par une
meilleure dynamique (x100) et une meilleure sensibilité.

ITL.8 : La résolution en contraste
(Ou en densit€) est la plus petite variation de contraste décelable. La plupart des examens

radiologiques nécessite davantage une bonne résolution 3 bas contraste plutot qu'une résolution

spatiale élevée.
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CHAPITRE IV Materiel et méthodes

IV. Matériel et Méthodes

Ce chapitre est consacré a la description des instrumentations utilisées et les méthodes adoptées
dans les différentes étapes de mesures. La premiére partie décrit les instrumentations utilisés, la
seconde comprend les méthodes de calcul pour le systéme DR avec un détecteur de iodure de
césium (Csl ) utilisé sur un mammographe GE Essential.

Deux installations de mammographie de centre nationale d’imagerie médicale de CHU Bab el
oued ont été utilisés, il s’agit de GE Essential et 1’autre concerne GE DMR" relié a la station de
lecture AGFA CR35-X .Ce dernier utilise les plaques de phosphore ERLM.

IV.1 : Matériel utilisé dans le cadre de ce travail

Cette partie est consacrée a la description de I’équipement utilisé dans nos mesures qui sont :

1. mammographe de GENERAL ELECTRIC modéle Essential.

2. Objet —test MTM 100 (CIRS).

3. Mire de haute résolution.

4. Plaque PMMA

5. Multimétre modéle 4000M-+

IV.1.1 : Descriptions mammographe GE Essential

Notre étude a été réalisée en utilisant I’appareil de mammographie numérique (Sénographe
Essential), qui est fabriqué par General Electric Healthcare (Milwaukee, USA). 1l utilise un
tube & rayons X avec une anode a double piste en molybdene (Mo) et en thodium (Rh) et un
filtration 0,03 mm de Mo et de d'un filtre 0,025 mm de Rh. La haute tension est comprise entre
22 et 49kV et la charge entre 4et S00mAs et une taille de foyer 0.1 x 0.3 mm.

Ce mammographe est équipé d’un détecteur plein champ (CSI) avec une taille de pixel
de 100 pum.

Le champ le plus large est de 24 x 30,7 cm? Particuliérement innovant, le détecteur a le plus
grand champ actuellement disponible sur le marché. Le Senographe Essential est performant
pour les examens des seins quelles que soient leurs formes et leurs dimensions, avec un niveau
de réduction de dose pouvant aller jusqu'a 50% si on le compare a celle nécessaire pour un
couple écran film. Le statif est plus compact, iso centrique et motorisé. Il dispose aussi de

nouvelles palettes de compression. La DQE donnée par le constructeur GE est de 60 %.
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Figure (IV.2) : Pupitre de commande avec écran de visualisation de haute résolution

Page 40



Figure (IV.3) : Pupitre de commande pour choisir le mode et les paramétres d ‘expositions

Le systéme de la mammographie numérique Senographe Essential peut fonctionner en trois
modes différents d'AOP (Optimisation Automatique des Paramétres) avec une Commande
Automatique d'Exposition (AEC).
Des Paramétres optimisations automatiques varient entre 'équilibre de faible dose et la qualité
d'image élevée.

o Le mode CNT souligne un contraste Dlus élevé et une qualité d'image donc plus élevé.

® Le mode DOSE se concentre sur la réduction de la dose avec une qualité d'image

acceptable.

° Lemode STD souligne un compromis entre un bon contraste et une réduction de la dose.
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1V.1.2 : Les casettes ERLM

Figure(IV.4) : Plaques ERLM (Agfa mm3.0R) composées de micro cristaux de fluorure de baryum

IV.1.2.1 : Caractéristiques techniques

Matiére :
e  Haut : ABS(acrylnitrile-styréne-butadiéne)
e Bas: PC (polycarbonate)
e  Coins : PUR (caoutchouc 3 base de polyuréthane)
e  Charniéres: PP (polypropyléne)
e  Revétement intérieur: feutre blanc
Formats
e 18x24cm
~ e 24x30cm
Poids
e 18 x 24 c¢m 505 g avec plaque
e 24 x30cm 795 g avec plague
Configuration minimale requise

e Unité de numérisation : CR 85-X, CR 75.0, CR 35-X

e  (larésolution spatiale est 50um).
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Fz‘gz V. ) nstalaﬁon mmographz’e GE DMR plus en syte C

TR

R
-

B i

Figure (IV.6) : Station de lecture (CR35-X) utilise laser pour lire écrans ERLM
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TV.1.3 : Obiet - test MTM 106

Le fantéme sein équivalent tissu est un objet-test qui a été congu pour tester les performances
d'un systéme de mammographie par une évaluation subjective de la qualité de I'image globale.
Les inclusions dans le fanidme simulent des micro-caicifications, des siruciures fibreuses et
des masses tumorales. Les dimensions de ces inclusions ont été soigneusement sélectionnées
afin de répondre & un nombre suffisant de critéres, le rendant plus sensible pour traduire de
faibles variations de qualité. Les plus petites micro-calcifications, tumeurs et fibres sont

suffisamment petites pour ne pas étre détectées normalement.

) : Fantoéme MTM 100

Figure(IV

L
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TV.1.3.1 : Descrintion MTM 100

Forme

Fantome semi-circulaire de forme anatomique en matériau équivalent tissu, respectant la couche
de tissu adipeux (enveloppe).

Matériau

Le fantéme est constitué d'une base correspondant a la composition d'un sein moyen constitué de
50 % de tissu adipeux et 50 % glandulaire.

Les matériaux utilisés dans ce fantdme ont été développés pour une réponse optimale dans une
gamme d'exposition aux rayons-X de 24 a 34 kVp.

La composition élémentaire moyenne d'un sein est basée sur la composition élémentaire

individuelle de tissus adipeux et glandulaires.

Dimensions | Diameétre 180mm
Totale 45 mm

Epaisseur base 35mm
Enveloppe S5mm

Equivalent 50 % tissu glandulaire

base
Composition 50 % équivalent
tissu adipeux
Enveloppe Equivalent100 %
tissu adipeux
Butée de Contre le bord du Potter

positionnement

Tableau IV 1 : Description le fantéme MTM100
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MTM 100

Fantdme

1.00
0.30

16
19
21

Page 46

-

2.78
1,08
1.59
0,90

9
10

i2
14

50

D)

0,212-0.250
0,090-0, 106

0,125-0.1

=
)
o
i
=
5 g
£ )
= B
£ i
P QD
& m
8 M a
2 i = Ve
= ..wm Wi m AA:
Q
Q 2 7] o
2 2 g B
2 & 2
(6] £ M
o
E K g
S g
T H =2
o T.‘
w =,
rﬂf N 1y X
s z -
= E
S
g3
28 . g
S8 8 &
4 . g e o = t~
_m e = .la.m m @ 11:
S a n
83 M et
Sy p=
EE 2 2.
- g b
0 H o = =
] = «
b W., LYY m
o
TS & & %0
= = &
E & =
£ =
1 5 E g
- & ‘@ @ =
3 & = = A
Pt e et =) -
3 3 H g B IS
5§ 2 E 2 g |2
=, w = W
x 4 @ S
N L S
= & (¢}
& i =
2 ey e
& - L
2 e

=
5
7




CHAPITREIV  Materiel et méthodes

22: Contraste C (qualité du faiscean de RX utilisé) :2 plages de références - 100 Y%glandulaire -
%100 adipeux

24 : cavités de Mesure de dose {IJ) : 3 cavités - diaméire 5 mm - profondeur : 1 mm pour
recevoir des TLD

Billes de contréle (BC) grou

uv voi

LA
o]
2
forcd
=
=
D
¥

)
D
=]
=p
I3
L]

. Butée de posit
Quand un fantéme est utilisé pour évaluer la qualité de "image, il faut que celui-ci soit
discriminant et qu’il permette d’établir un score. L’évaluation du fant8me se fait en présentant a
’observateur une image sur laquelle figurent les objets d’intérét. 1.’ observateur indique alors le
nombre d’objets qu’il parvient & détecter.

IV.1.4 : Mire de haute résolution

Mire a barre, modéle (07-501-SN : 15837) de Nuclear Associates, comprenant des groupes de

fréquences spatiales de 2,09 et 3,93 pl/mm, d'une épaisseur équivalente & au moins 0,1 mm de

plomb.

O
=
b~
)
. -
8 =
fs
W

c ‘¢ :
OB
0

Figure (1V.9) : Mire de résolution a haut contrast
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TV.1.5 : Les plagues PMMA

Plaque en acrylique ou pile de plaques en acrylique de 4,5 cm d'épaisseur et d'au moins

12 cm x 12 cm de section.

1

¥
-~

Ligure (IV.12) : Multimétre 4000M ' vicloreen ulilisé pour la mesure de la dose
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IV.2.1. Evaluation la qualité @’image globale avec le fantéme MTM 16¢
L’Expérience pour estimer la qualité d’image globale a été réalisée avec le fantdme MTM 100.
L’objet test ete expose a 29 KV avec une charge de 90 mAs et une anode et une filtration en

Rhodium. Ce choix d'expositions correspond au mode d’uiilisation automartique standard

431 iUl UV da UUHDUIU UV VISUGISGLIULS, (UGS UStiiiivins 10 SUULIT {(jui  10piUsTile ia Huadiiv Uy
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crne fover de 02 mm 30 LY. 22 mAc ot counle Bh/Bh

1V.2.3.1:Définition Région &’ Intérét ROI

Une région d’intérét (ROI dans la suite) est une région de pixels délimitée sur une image,
presentant un mterét particulier dans laquelle sont mesurés la moyenne et I’ écart-type des valeurs
de pixeis.

La RO de réicieiice a uiie (0iine Ciiculaiic ou Caiice ave uiie aiie 4 eiviivil 4 ciil’ el ceiliice a

UV iiiiii gln puUiiiiCuiiail Ol dd oUid pivaniiai U0 1 1iiagT Ot UL OO 14l aiCinnCiit.

Jannt

% ia BN ~ant nt nnimiamant la ormina Aa harras Aa A nl/mm Ta
: L comishant unlgnament e oroune g2 bharres da £ nlimm 12

nlug grande partie du groupe doit &tre incluse sang laisser sortir la ROT de Pimage du oroune de

la mire ;

2,

% Décart-type (déviation standard) de la ROT appelé sds ymm.
% sélectionner une ROI de taille prédéfinie sur une grande portion de faible atténuation

identique a ’atténuation entre les barres de Ia mire (aspect sombre).

% noter la valeur moyenne des pixeis de cette ROI appeiée moyenne espace

% sélectionner une ROL de taille prédéfinie sur une grande portion de forte atténuation

ienigue a i aiicnuaiion des bates de la mite {(aspeci clalie)

% eiever noier fa valow wwyenne des pixeis de veiie ROT appeiée moyenne bane.

L

4]
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RO} pour mesurer

5 Z}

SRR —

(IV.1)

SAyani/mm

muyenneespace—‘muyen‘nebaw&

IV.2.4 : Calcul du rapport signal sur bruit SNR
Le calcul rapport signal sur bruit dépend des plaques de PMMA  les épaisseurs disponibles {20-

40 - 30 - 60-70 mm).

Wl
[\ Y]

Page



pixels (déviation standard) d'une ROI standard sur les images non traitées par la formule

suivant ;

Figure (IV.17) : Dispositif expérimental pour la mesure du CNR

(%3]
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sur Pimage non traitée (RAW) la valeur movenne des nixels et irt-tvne dan
ROI dans et hors aluminium 4 environ 6 cm du bord proximal de Pimage, Les ROI choisies
doivent €tre équidistantes par rapport 4 'axe médian de I'image. Le CNR est calculé a partir des
mesures par la relation suivante :

lx -%3] |PV sur lraluminium — PV sur le fond]|

i(écart — Lyp€ Q€ Valuiiiiuimj + (eali — iype du iond)’

fozz-i-olz

| %, =972.80 Lo, = LIZE 1L

%1409 L a 1308

Figure (IV. 18} : Schémas Mesure dit CNR entre deux régions d Tnrérér

In honne ofombtric o7nat & dirs on Vo

d’énaizsenr

Dans  nofre travail nous avons utilisé nowns aques d’Al d'er

0.1mm a 0.9mm et multimétre modéle 4000M+.
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iv.Z.8.

L& GGSC glanauiaire moyCnne {saivij O3t UG GOSC 4036100 Cailuios Cii priiiaiit O Comptd

e I Le kerma dans i'air a ia surface d’enirée

® g Le lacicw de conversion qui peninei de caicuier fa dose glandulaiie moyenne a paii

3 + e & 3 $= + SR mm e e

2o 1 3 WPxins 4% Ruw smvseiiaenere ol aeeuiesiios rmarasiss SEEL. NS S0 Aemrasafih mammsienmamses 8 S it O
ﬁu BROIILIQ UQUIED § LD O I QU 10WY O LIl Uy yuul LRI DLILE U ULl lll\/j‘.’llll‘u \J\/ U AU, SV

:pansse(t:'rmc; PMMA Facteur g (mGy/mGy) pour les différentes valeurs ds CDA (mm Al
030 10351040 10451050105 10801065 070 075 080
20 0378 ;0421;0480; 0496 ;0529 ;0,559 : 0,585 ; 0508 0631 0550 D559
30 0,261 ;0,294 ;03250357 ; 0,388 ; 0413 | 0448 | 0473 0495 0515 0538
40 0,183 ] 0,208 0,232 | 0,258 | 0,265 0,311 | 0,339 | 0,366 0387 0406 0425
50 013510154 1 0172 0132102141 0235 10261 10262 0300 0317 0333
a0 0,10610,42110,136 10,452 10,165 1 0,189 1 0210 1 0,228 0242 0257 0272
70 0,086 ;0,098 ; 0,111 0,123 ;0,136 ; 0,154 ; 0,172 : 0,188 0202 0214 0227
80 00740085009 ;01060117 :0,133:0,143 : 0163 0176 0187 0.199

= ¢ esiun coeliicieni de cottesiion prenani en compie la densiic du sein. i esi donné dans

10 tavitau Ci-GUs80uUs ¢ 1o

ACUOH G0 1 CPAISETUT CONRBIGLICT Ot Gl ia LifA .
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Tableau(1V.4) Les valeurs de facteur c(mGy/mGy) pour les différentes valeurs de CDA (mmAD|33 |.

s : Lin facteur de correction prenant en compte 1a nature du spectre du faiscean de ravons X

LHSE

LUGLEGE {£F . 0F LES VEHEHFY S8 JUCICHs & (003 iy PO ies Gifjereies Specirey Uil JaisCedn G riiyons
¥ ) & i E ,

"1

FIYT EY 4o
:%,. 3510

Spectre

Facteur s

Mo/Mo

1,

000

Mo/Rh

11

017

Rh/Rh

1,

061

Rh/AI

1,044

WI/Rh

1,042

W/Ag

1,042

s

LAJIVI—

Boreclle-©-5-5
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Eggsg\;ﬁg Facteur ¢ (mGy/mGy) pour les différentes valeurs de CDA (mm Al)
(mm) 030 | 035 | 040 | 045 | 050 | 055 | 060 | 065 | 070 | 0,75 | 080
20 0889 £ 0895 | 0903 : 0908 | 0912 ' 0917 | 0921 | 0924 | 0928 | 0,933 | 0,937
30 0940 10943 10945 1 0946 1 0949 | 0952 1 0953 | 0,95 {0959 ! 091 | 0954
40 1,043 | 1041 ; 1,040 ; 1,039 | 1,037 | 1035 1034 | 1032 ; 1,030 | 1,028 ; 1,02
50 1164 | 1,160 ¢ 1,151 ¢ 1,150 © 1144 | 1139 ; 1434 1124 | 1417 1,111 1 1,103
il 1,294 | 1,245 | 1,235 | 1231 | 1,225 | 1217 | 1,207 | 1,196 | 1,186 | 1,175 | 1,164
70 1,299 1 1292 1 1,282 1 1275 1 1270 1 1260 | 1249 | 1236 | 1225 | 1213 | 1200
80 1,307 | 1299 | 1,292 | 1,287 I 1,283 l 1273 1 1262 | 1,249 I 1238 | 1,226 | 1,213

23
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CHAPITRE V : RESULTATS ET DISCUSSIONS
Ce chapitre présente en detail ies résuitats obtenus a partir des mesures réalis€es. En précisant
dans le premiere partie les résultats obtenus a pariir des images non traitées (images bruies ) iels

Axrolysnds ~an

k) 1 -z IR TR SR TTER P - | 1 1 1 TN SR T
mMNMIIIATINN VT H NI\ E NK AT 1a Aanga aglannitiaira mavanna | i vivi
AIULILAGLAUIL AVA L L SiJA AN pRdNAY UL AG BUOT St uaGial U 5 UARGD A RS0V
T a Aissves Nacm s anmacts o v adeae Lo A sossacsmas da oo avfonalEada ol Laemes cmamman e S ey e
.4 QEUXISie Darig CONMCETNS 1a QiSCUISSIONn G CES 7Sliinar§ €1 1Giir CO Nparaison avec Caiix
nithlide Arng la Littdratiira 1281 nimnr 1o avafdme R A afa mm? 3
PUULIUS UGS 10 LIV QLULY [ U2 ] JULL 10U DY OUVLLIV AN VL AEI00 LD VN

V.1.1 : Mesures MTF sur les images brutes

Les résultats obtenus sont présentés ci-dessous :

Mesures M TFE en pargiicie
mesures | Moyenne Sd Espace Baire MTF % Toiérances
2pl/mm 4249 2000.9 7526.56 99.26 59.80 >48%
4pl/mm | 48453 891.3 7526.56 99.26 26.64 >18%
Mesures MTF en verticale
2pi/mm 4347 | 202463 | 78380 | 9825 [57.19 >48%
4pl/mm 4847 248 78389 98725 28.18 >18%

Tableau(V.1) : Résullats de mesures M1F en deux positions pour sysiéme DR (GE Essential.)

Toutes ies mesures sont supérieurs aux valeurs de toiérances et une faibie différence est

P e T ey S AL S A R MY o PR g s cndliae | fges gz zos oy Vol S o S s N o o - 1Y =
obseivée entie 1es mesuies paraiicies et veiticaies .Ces résuliais soni similaire a ceux de la
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lableau (V.3) : Resulials de mesure CNR
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Figure (V.2) :L estimation des valeurs du CNR du systeme DR de GE Essential

Les mesures montrent que les valeurs du CNR relatif sont supérieures aux valeurs du CNR

minimale pour toutes les épaisseurs du PMMA.




Mesure de la CDA :

1.4
Les résultats de mesures r

dans le tableau suivants

ésumees

7

7,64

6,39

0,1
0,2

5,49

4,75

0,3
0,4

4,13

3,58

0,5
0,6
0,7

3,16

2,80

2,50

0,8
0,9

Tableau(V.4) :

2,24

les résullats de mesures de la dose
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.D’aprés la courbe nous avons trouvé une CDA de 0.45mm avec incertitude de mesure de

+0.02 mm Al. Ce résultat est conforme aux valeurs de tolérances données par le protocole

au (V.5).
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HVL (mm Al) for target filter combination

kV Mo + 30 pm Mo Mo +25 ym Rh Rh +25 pym Rh

25 0.331.02

0.40£.02

0.38£.02

0.52+.03

W +50 um Rh - W +0.45 pum A2

0.31£.03

78 0.36 + .02

0.42 + 02

0.43 + .02

054+ 03

0.37+.03

3 0.39+.02

0.441 £ .02

0.18 £.02

0.56+.03

0.12+.03

34

0.47 £.02

0.59+.03

0.47+.03

37

0.50 £ .02

0.91+.03
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Calcul de la dose glandulaire moyenne :
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V.1.5 :Doses Glandulaires Moyennes DGM

Les doses glandulaires moyennes affichées par le mammographe sont résumées dans le tableau

ci- dessous :
o épaisseur '~ DGM DR GE Essential DGM acceptabie DGivi souhaitabie (mGy)
PiViiVIA (cm) {mGy) {mGyj
2 nRs 1 0 Ge :
a5 1,75 2,5 2
5 1,52 3 24
6 1,58 45 3,6
7

2 6,5 51

| Essential
L7
'i B iimites acceptabie{mGy} &

, 6 , 4 résultats souhaitable(mGy)
|
| 5| ®DGM DR Essential

& |

S 4
| B

'

= 3 ]

A

a B

2 B @

g 6 ® o @
| 1 B =
ii 2
| n
i 184
| 0 1 2 3 4 5 6 7 8
x épaisseur PMMA {cni)

Figure (V.4) :La dose glandutaire DG mesurés par sysytéme DR Essential de GE.

Les doses glandulaires moyennes affichées par le mammographe sont comparables aux doses
limites et des valeurs de doses souhaitables pour des seins inférieurs & 4.5 cm d’épaisseurs et

elles sont inférieures aux valeurs souhaitables pour des épaisseurs de seins supérieures.




V.2 : Comparaisons et discussions
Tous ies résuitats obtenus pour ie systéme DR GE Essentiai) ont €t€ compares avec Ies résuitats
du systéme « CR » (Compuied Radiography Agfa mm 3.0R) qui sont publiés dans la littérature

35]. Parce que ie sysiéme CR ne présente pas les outils d’analyse les cliché obtenus (pas

]

1.

d’images brutes).
V.2.1 : Comparaison DQE

xr oo

La figure qui suit (figure V.5) présenie la comparaison des DQE pour les deux sysiemes DR

A DQE AGAFA MM3.0RCR i
% DQE GE Essential DR

® |
|

{

{

E

A 45 |
A& i

a a 3 E

Y N o

i

o 2 4 6 8 i0 iz |
fréguencepl /mm |

Figure (V.5) : Evatuation comparaiive de ia DOE de différenis sysiémes DR j36] ef CR |
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judicieux du scintillateur CsI, d'une électronique a trés faible bruit et bonne résolution et de la
taille du pixel de 100um permettent une détection des structures les plus fines
(microcalcifications), avec des doses tres faibles.

Entre un détecteur CR dont le DQE vaut 33 % et un détecteur DR dont le DQE 60 %, le
rapport des efficacités est de 1.81, c.a.d. la dose de systéeme CR est plus grand de 1.81fois que

le systéme DR pour un méme niveau de bruit.




V.2.2 : Comparaison du CNRK

L2

La figure qui suit {figure
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to Noise Ratio). Ti est clairement montré que le systeme numérique DR Essential posséde un
meilleur contraste avec peu de bruit qui permet une détectabilité élevée des masses et des fibres
tandis que le systéme CR Agfa mm3.0R a un CNR moindre pour les épaisseurs ( 20,30,40 mm

de PMMA) qui se traduit par ’augmentation de bruit et par conséquent de la dose au sein.
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V.2.3 : Comparaison du MTF

La figure qui suit (figure V.7) présente la comparaison des MIF pour ies deux systémes, ie

A

gfa. La mesure de MTF pour le systeme DR a été
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peu contrastées de basses fréquences. Aux fréquences phiz élevées (4pl/mm), le

détecteur a conversion indirecte (DR) avec une MTF de 26.64% est plus performant
que le systétme CR de MTF (22%) pour la détection des microcalcifications qui sont
des structures fines bien contrastés mais trés rapprochées (grande fréquence spatiale).

La MTF caractérise bien la résolution en contraste mais, ne tient pas compte du bruit.

Seule, elle n'est pas trés représentative de la qualité du détecteur.
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V.2.4 : Comparaison du DGM

La figure qui suit (figure V.8) présente ia comparaison des DGM pour les deux systémes, ie

A o TR A

E Essential et sysiéme CR Agfa. La mesure de DGM pour le systeme DR a éi¢
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poudre (Ba F-Br,Euy) présentent une grande diffusion de lumiére qui se traduit par une
augimentation de bruit et par conséquent une dose plus élevée au sein pour compenser cette peite
de la qualité de ’image. D’aprés les courbes de doses, le systéme CR délivre une dose 3 fois et

1.44 fois plus élevée que le systéme DR a 70mm et 45 mm de PMMA respectivement.

Comparaisons DGM de DR Essential et Agfa
7 mm3.0R

6 # DGM CR Agfa mm3.0R =
I <= i
g @ DGM DR Essential ;
5| |
P
B |
L= ?
i @ 3
o
5 &2
's 2 &
; - ]
t
i
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4} i 7z & 7 2

3 4 5 |
épaisseur PMMA (cm)

Figure (V.8) : Comparaisons 1)GM de DR Fssential et Agfa mm3.0R [35]




CHAPITRE 'V Résultats et discussions

V.2.5:Evaluation de la qualité d’image globale (MTM100)

La qualité globale a été évaluée d’une maniére subjective sur des images traitées du fantome

MTM 100 pour les deux systémes.

(a) Systeme DR (b) : Systeme CR

Figure (V.9) : Clichés obtenus a l'aide du fantéme MIM 100

Evaluations du score de I'objet -test MTM 100

EDRECR

groupes entiérement visible
w

Microcalcifications Masses Fibres

objets visibles

Figure (V.10) : Qualité globale des systémes DR et CR a (29 kV -90 mAs)
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La comparaison des scores obtenus a i'aide de I’objet test MTM 100 exposé avec parametres

suivant {29 KV -90 mAsj pour ies deux systemes numeriques DR et CR. Il montre clairement

que le sysiéme numérique DR a une plus grande détectabiliié des microclacifications avec 4
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Pour expliquer la détectabilité des lésions (masses et microcalcifications) nous utilisons les
résolutions en contraste (MTF) et le rapport contrast sur bruit CNR.
Pour les hautesfréquences, (fréquence 4pl/mm ) les microcalcifications sont mieux visibles pour
le systéme DR { M1 :26.7%) qu’avec fe systéme CR (MTF :22%).

Aux fréquences pius faibies, ie sysieéme DR a un meilieur CNR pour ia détection des masses et




CHAPITRE V Resultats et discussions
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I’examen systématique de dépistage de premicre intention.

Cette étude comparative nous a permis de montrer gue :
Le systéme DR présente une bonne absorption de RX (DQE 60%) qu’avec le systéme CR qui
présente beaucoup de diffusion (DQE 33%) donc présente une avantage de réduire la dose
glandulaire moyenne et élever la qualité d’image dans le sein.
Au niveau du contraste : La mammographie nécessite un bon contraste, en particulier pour le
tissu mou, pour permettre la détection des masses tumorales de faible contraste, la qualité
d’image du systéme numérique a conversion indirect GE Essential est fortement conirasice
grace & un CNR pius éievé que le systeme numeérique ERLM Agfa mm 3.0R.

Au niveau de ia résolution spatiaie : La mammograpiie nécessite une bonne résoiution spatiaie
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Le mammographe utilisant les ERLM reste le moins onéreux. Il a de plus I’avantage de
fonctionner indifféremment avec des ERLM ou des cassettes standards, détail important dans un
service qui pratique la mammographie analogique.

Les systémes numériques DR apportent une amélioration de la qualité de Pimage qui bénéficie
surtout aux femmes les plus jeunes (de moins de 50 ans) qui ont des seins plus denses et donc
plus difficiles 4 examiner, faisant une place d’honneur aux techniques de tomosynthése et
d’angiomammograpiie.

Du c6té de "offre industrielie, i hétérogénéité des systéimes de mammographie, entame un virage

A0S NN S AUV ARSI S,

différents programmes de dépistage des pays industrialisés, positionnent ainsi les systemes DR

comme étant les plus performants.
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