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Résumé

Depuis le début des années soixante-dix, le nombre de scanners par hopitaux n’a fait
gu’augmenter et leur utilisation est de plus en plus fréquente. Méme si cette technique permet de
donner des informations cliniques précieuses, elle a un revers qui est I'exposition du patient a des
rayonnements ionisants. La sensibilité des enfants aux rayonnements est plus grande que celle des
adultes, les enfants ont une espérance de vie importante et ont donc plus de risques de développer
des cancers dans le futur. Il y a donc nécessité de tenter de réduire la dose au patient.

La qualité de I'image qui dépend de la dose de ces rayonnements a toujours été privilégiée et
a conduit a une dose délivrée au patient insuffisamment maitrisée. Les radiologues ont donc essayé
de diminuer la dose absorbée tout en gardant une qualité diagnostique d’'image acceptable mais ces
modifications se font souvent de maniére empirique et donnent des résultats aléatoires.

Cette these vise donc a développer des stratégies d’optimisation sur les protocoles cliniques
en utilisant des méthodes de simulation et de modélisation permettant de comprendre I'influence des
parametres des protocoles sur les indicateurs de qualité d’image et sur la dose délivrée au patient. La
finalité de ce travail est de pouvoir proposer des solutions pour optimiser la pratique. Ce travail se
divise en quatre parties:

La premiére partie porte sur la modélisation de l'influence des parameétres des protocoles
scanographiques sur deux indicateurs de qualité d’'image (le bruit et le rapport contraste a bruit) et un
indicateur de dose (Indice de Dose en Scanographie Volumique ou IDSV) en utilisant la méthodologie
des plans d’expériences. L’'ensemble des expériences ont été effectuées sur un fantome de mesure de
qualité d’image de type CATPHAN 600. Cette méthode a ensuite été appliquée a quatre modeles de
scanners (General Electric, Siemens, Toshiba et Phillips).

La seconde partie traite du développement d’un Protocole Générique Optimisé (PGO) pour la
région de I'abdomen. A partir des modeéles développés dans la premiére partie, nous avons pu
recalculer les paramétres du protocole « Abdomen » permettant d’obtenir le meilleur compromis
entre la qualité d’image et la dose délivrée la plus basse possible. Cependant, ce protocole ne prend
pas en compte les données morphologiques des patients (taille, diametre effectif). Un PGO a donc été
développé pour chaque constructeur pour pouvoir étre ensuite adapté en fonction de la morphologie
des patients pédiatriques.

A partir des données des modeles développés, du PGO et des travaux réalisés par le groupe
204 de I’Association Américaine de Physiciens Médicaux (AAPM) sur le développement d’un
estimateur de dose morphologique ou Size Specific Dose Estimate ( SSDE), un PGO recalculé pour cing
morphologies de patients pédiatriques et pour quatre modeles de scanners a été réalisé. Ces
protocoles optimisés en fonction de la morphologie du patient ont ensuite été comparés avec des
protocoles de routine clinique lors d’une évaluation subjective de la qualité d’image pour chaque
morphologie étudiée.

Enfin 'ensemble des résultats, ont permis le développement d’un outil d’aide a I'optimisation
permettant a l'utilisateur de générer un protocole optimisé en fonction du modéle de scanner, de la
morphologie du patient, du niveau de bruit et du niveau de contraste a bruit souhaité.



Abstract

For the last 10-years, computed tomography (CT) procedures and their increased use have been a
major source for concern in the scientific community. This concern has been the starting point for
several studies aiming to optimize the dose while maintaining a diagnostic image quality. In addition,
it is important to pay special attention to dose levels for children (age range considered to be from a
newborn baby to a 16-y-old patient). Indeed, children are more sensitive to ionizing radiations, and
they have a longer life expectancy.

An approach to remedy this issue is to optimize the CT procedure by reducing the dose related to a
diagnostic image. Optimizing the CT protocols is a very difficult process due to the complexity of the
acquisition parameters, starting with the individual patient characteristics, taking into account the
available CT device and the required diagnostic image quality. It is practically not feasible to test all of
the combinations from the CT protocols in order to obtain a good diagnostic image and an optimal
dose value.

This PhD project is contributing to the advancement of knowledge by:

= Developing a new approach that can minimize the number of testing CT scans examinations
while developing a predictive mathematical model allowing radiologists to prospectively
anticipate how changes in protocols will affect the image quality and the delivered dose for
four models of CT scan (General Electric Discovery 750HD, Toshiba Aquilion One, Siemens
Somatom Definition AS and Phillips Brilliance 64 ).

=  Setting-up a Generic Optimized Protocol (based on the size of the phantom CATPAHN 600) for
four models of CT scan.

= Developing a methodology to adapt the GOP to five sizes of pediatric patient using Size Specific
Dose Estimate calculation (SSDE).

= Evaluating subjective and objective image quality between size-based optimised CT protocol
and age-based CT protocols.

= Developing a CT protocol optimization tool and a tutorial helping the radiologists in the process
of optimization.



Liste des abréviations

RX : Rayons X

eV : électron-Volt

keV : kilo électron-Volt
MeV : Megaélectron-Volt
min : minute

Hz : Hertz

kV : kiloVolt

TDM: Tomodensitométrie
CT: Computed Tomography
3D: Tridimensionnel

2D: Bidimensionnel

U : coefficient d’atténuation
HU : unite Hounsfield

DAS : Data Acquisition System

GE : General Electric

MLEM: Maximum Likelihood Expectation
Maximisation

MDCT: Multidetector CT

FWHM: Full Width at Half Maximum

mA: milliAmpére

mAs: milliAmpere.seconde

ALARA: As Low As Reasonable Achievable
Gy: Gray

Sv: Sievert

J: Joule

CTDI: Computed Tomography Dose Index
FDA: Food and Drug Administration

DLP: Dose Length Product

PSF: Point Spread Function

ROI: Region Of Interest

MTF: Modulation Transfer Function

SSP: Slice Sensibility Profil

FWTM: Full Width at Tenth of Maximum

SFR : Société Francaise de Radiologie

FOV : Field of View

IRM : Imagerie par Résonance Magnétique

MSCT : Multi Slice CT

ASN: Agence de Sureté Nucléaire

IRCP: International Commission on Radiological Protection
TEP : Tomographie par Emission de Positons

AAPM : American Association of Physicists in Medicine
ASP : Abdomen Sans Préparation

IRM : Imagerie par Résonance Magnétique

SSDE: Size Specific Dose Estimates
IRSN: Institut de Radioprotection et Sireté Nucléaire

PGO: Protocole Générique Optimisé

CSP : Code de Santé Publique

IDSV: Indice de Dose Scanographique Volumique
ASIR: Adaptive Sinogram Iterative Reconstruction
SAFIRE: Sinogram AFfirmed Iterative REconstruction

AIDR : Adaptive Iterative Dose Reduction
CNR: Contrast-to-Noise Ratio

SNR : Signal-to-Noise Ratio
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INTRODUCTION

Depuis ses premieres applications des le début des années 1970, la tomodensitométrie ou
scanographie (Computed Tomography en anglais) a pris une place de plus en plus importante au sein
des modalités d’imagerie médicale pour le diagnostic des patients. Les nombreuses évolutions
technologies associées a cette technique telles que I'utilisation de détecteurs multi-barrettes de plus
en plus efficients, des temps de rotation de plus en plus courts, des algorithmes de reconstruction de
plus en plus performants et I'imagerie 3D ont permis d’obtenir des images de plus en plus informatives
autorisant de poser un diagnostic fiable. Toutes ces évolutions n’ont fait qu’accroitre le recours a
I"utilisation du scanner au cours des quarante dernieres années (Brenner et col 2001).

Aujourd’hui la scanographie est capable de donner des informations diagnostiques tres
précises telles que la détection d’adénomes poly-phasiques ou le dépistage d’anomalies cardiaques,
cérébrales ou vasculaires... Elle joue également un r6le important dans la prise en charge de patient
en radiothérapie (planification et suivi des traitements).

Cette technique a un revers qui est I'exposition des patients a des rayonnements ionisants.
Depuis ces derniéres années, cette question de |’exposition des patients préoccupe la communauté
scientifique, cela s’est traduit par I'augmentation des études traitant de la place de la scanographie
dans I'exposition collective pour trouver des solutions afin de minimiser son impact. Ces études ont
montré que plus de 80 millions d’examens ont été réalisés aux Etats-Unis en 2010 alors qu’ils n’étaient
gue de 3 millions en 1980. En France, on constate également une forte augmentation des actes réalisés
de I'ordre de 70% depuis 1990. (UNSCEAR, 2008). En 2012, le nombre d’actes de scanographie était
estimé a pres de 8 millions conduisant a une dose efficace moyenne par habitant de I'ordre de 1,1 mSv.
Alors que la scanographie ne représente que 10,5% des actes réalisés en imagerie elle contribue a 71%
de la dose efficace collective (Rapport ExPRI, IRSN 2014).

Cette augmentation d'utilisation de la scanographie et sa contribution majeure a la dose
efficace collective sont aussi retrouvées en pédiatrie. Cela s’explique par le fait que cette technique
permet de diminuer considérablement le temps d’examen réduisant donc la nécessité d’avoir recours
a la sédation des patients (enfant qui bouge pendant I’'examen). (Brenner et col 2007). D’autre part,
les enfants sont plus sensibles a ces rayonnements, ils ont une espérance de vie importante et ont
donc plus de risques de développer des cancers dans le futur. Il existe plusieurs considérations
spécifiques chez les enfants qui doivent étre prises en compte dans I'évaluation du risque d'irradiation;
radiosensibilité, espérance de vie, cellules a division rapide, etc... Le principe fondamental de la
radioprotection en pédiatrie est donc de diminuer la dose (As Low As Reasonably Achievable ALARA)
afin de diminuer le risque dans cette catégorie de patients. Il y a donc nécessité d’optimiser la dose au
patient.

La communauté scientifique conjointement avec les constructeurs a essayé au cours des
quinze derniéres années de développer des solutions afin de réduire ou éliminer les rayonnements
inutiles qu'un enfant regoit au cours d’'un examen scanographique.

La réduction de la dose va donc dans un premier temps se faire via |’évolution des technologies
développées par les constructeurs (reconstructions itératives, techniques de modulation de la dose
etc..) puis en essayant d’adapter les protocoles d’acquisition afin d’obtenir une image de qualité
diagnostique pour le niveau de dose le plus faible possible. Plusieurs spécialistes (Kalender 2006,
Brenner 2004) ont donc essayé de diminuer la dose tout en gardant une qualité diagnostique d’image
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acceptable mais ces modifications se font souvent de maniére empirique et donnent des résultats
aléatoires.

L'optimisation des protocoles en scanographie pédiatrique est une nécessité absolue mais

présente plusieurs contraintes :

Chaque scanner a des spécificités techniques qui lui sont propres comme la géométrie, la
filtration etc... Les protocoles ne sont donc pas directement transposables d’un scanner a un
autre méme si I'approche de I'optimisation peut étre la méme. Cependant des publications
récentes ont montré la marche a suivre pour passer d’'un modéle a un autre (AAPM 2014).

Il est important et nécessaire de développer des techniques d’optimisation prenant en compte
les parametres d’acquisition, I’dge, le poids ou la morphologie du patient (Donnelly 2001,
Starck et al. 2002). En effet, plusieurs études ont été réalisées pour démontrer qu’un
ajustement seul des parametres des protocoles n’était pas suffisant et que les parametres
doivent impérativement étre adaptés a la morphologie du patient. (Boone et col. 2003,
McCollough 2002).

Un certain nombre d’études publiées au cours des dernieres années donnent des
recommandations techniques sur la réduction de dose mais donnent peu d’informations sur
la qualité d’image nécessaire au diagnostic (Fotter 2011). Alors que la dose délivrée est définie
par des indices bien établis tels que I'Indice de Dose Scanographique Volumique (IDSV)
exprimé en mGy ou le Produit Dose Longueur (PDL) exprimé en mGy.cm, la qualité d’image est
plus difficilement quantifiable.

Il 'y a pas de consensus quant a la définition d’'une qualité d’'image de référence. Certains
professionnels de santé estiment que la qualité d’'image doit étre élevée car elle peut donner
des informations supplémentaires a I'objectif recherché et ce, malgré le fait de I'exposition du
patient a une dose plus importante.

Le rapport dose/qualité d’image est principalement défini sur la base de méthodes empiriques.
Les protocoles optimisés sont issus d’'un ensemble de données expérimentales et ont été
développés pour I'adulte avant d’étre adaptés pour la pédiatrie. En général, le processus
d’optimisation consiste a modifier la tension du tube et I'intensité du tube. Cependant I'impact
de la modification de ces valeurs n’est pas bien compris pour des indicateurs de qualité
d’image telle que la détectabilité a bas contraste ou tout simplement le rapport contraste a
bruit.

Les objectifs de ce travail de these étaient les suivants :

Faire un état des connaissances de la pratique scanographique ainsi que des risques associés.
Définir les principaux indicateurs de qualité d’image et faire |'état des lieux des technologies
et études ayant pour objectif I'optimisation des protocoles en scanographie pédiatrique
permettant d’obtenir une qualité d’'image diagnostique pour la dose la plus faible possible.

Proposer une méthodologie permettant de modéliser I'influence des parametres d’acquisition
des protocoles sur des indicateurs de qualité d’image et sur la dose délivrée au patient.

Développer des protocoles optimisés pour la région de 'abdomen, pour cing morphologies de
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patients et pour chaque modele étudié.

= Evaluer techniquement et subjectivement la qualité d’images issue de protocoles optimisés et
de protocoles standards.

= Proposer un outil d’optimisation pour les utilisateurs afin de les aider dans le processus
d’optimisation des protocoles en scanographie pédiatrique.

Ce manuscrit de thése s’articule autour des quatre parties suivantes :

La premiere partie porte sur la modélisation de I'influence des parameétres des protocoles
scanographiques sur deux indicateurs de qualité d’'image (le bruit et le rapport contraste a bruit) et un
indicateur de dose (IDSV) en utilisant la méthodologie des plans d’expériences. L’ensemble des
expériences a été effectué sur fantome de mesure de qualité d’image de type CATPHAN 500. Cette
méthode a ensuite été appliquée a quatre modeles de scanners (General Electric, Siemens, Toshiba et
Phillips).

La seconde partie traite du développement d’un Protocole Générique Optimisé (PGO) pour la
région de I'abdomen. A partir des modeles développés dans la premiere partie, nous avons pu
recalculer les paramétres du protocole « Abdomen » permettant d’obtenir le meilleur compromis
entre la qualité d’image et la dose délivrée la plus faible possible. Cependant, ce protocole ne prend
pas en compte les données morphologiques des patients (taille, diametre effectif). Un PGO a donc été
développé pour chaque constructeur pour pouvoir étre ensuite adapté en fonction de la morphologie
des patients pédiatriques.

A partir des données des modeles développés, du PGO et des travaux réalisés par le groupe de
travail 204 de I’Association Américaine de Physiciens Médicaux (AAPM) sur le développement d’un
estimateur de dose morphologique ou Size Specific Dose Estimate (SSDE), un PGO a été réalisé pour
cing morphologies de patients pédiatriques et pour quatre modeéles de scanners. Ces protocoles
optimisés en fonction de la morphologie du patient ont ensuite été comparés avec des protocoles de
routine clinique lors d’une évaluation subjective de la qualité d’'image pour chaque morphologie
étudiée.

L'ensemble des résultats, a permis le développement d’un outil d’aide a I'optimisation
permettant a l'utilisateur de générer un protocole optimisé en fonction du modele de scanner, de la
morphologie du patient, du niveau de bruit et du niveau de contraste a bruit souhaité.

Les résultats de ce travail permettent donc I'élaboration d’un véritable suivi pratique
permettant au praticien d’optimiser les protocoles en sachant exactement sur quel parameétre agir.
Tous les parametres, de la prise en charge du patient jusqu’ a I'obtention de I'image, ont été analysés
et optimisés.
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CHAPITRE 1 : ETAT DE L'ART

1 LA SCANOGRAPHIE

La tomodensitométrie (TDM) ou scanographie (Computed Tomography CT en Anglais) est I'une des
principales techniques d’imagerie médicale. Elle consiste a calculer une reconstruction 3D des tissus a
partir d'une analyse tomographique obtenue en soumettant le patient au balayage d'un faisceau de
rayons X. Le principe de la tomodensitométrie consiste a mesurer la distribution spatiale d’une
guantité physique, I'atténuation d’un faisceau de RX, afin d’étre examinée a partir de différentes
angulations au cours d’une rotation autour de I'objet et de reconstruire des images a partir de ces
projections angulaires [1-4].

1.1 PRINCIPES PHYSIQUES

En pratique, I'intensité | des rayons X est mesurée apres que le faisceau a traversé I'objet. Une mesure
supplémentaire du faisceau incident lo est effectuée a la sortie du tube permettant de calculer
I'atténuation du faisceau de la source jusqu’au détecteur. Il existe plusieurs formules d’atténuation en
fonction des cas étudiés :

Le premier cas qui est le plus simple est lorsque I'on souhaite mesurer I'atténuation d’un faisceau
mono-énergétique traversant un objet homogene. Plus I'épaisseur traversée augmente plus l'intensité
du faisceau diminue de maniere exponentielle. On définira alors I'atténuation comme le logarithme
népérien du rapport entre I'intensité du faisceau incident et I'intensité du faisceau atténué. Sa formule
est donnée par le produit de I'épaisseur d rencontrée et le coefficient d’atténuation linéaire u(E) du
matériau homogene rencontré. Lorsque I'épaisseur du matériau est connue, on pourra directement
en déduire . (figure 1)

e I g
lenL:‘u d
1
4u:l—ln[—"

d /)

d
Figure 1 Objet Homogéne / faisceau monochromatique

Le second cas est une mesure de I'atténuation lorsque qu’un objet inhomogene est traversé par un
faisceau monochromatique. L’atténuation totale dépendra de I'atténuation de chaque rayon du
faisceau et donc de la valeur locale du coefficient d’atténuation pi rencontré dans chaque intervalle
inter-rayon. Méme pour les objets les plus simples, un incrément di (correspondant a l'intervalle inter-
rayon) doit étre défini afin de pouvoir exprimer I'atténuation totale comme la somme de I'intégrale de
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U le long de chaque rayon. La scanographie consiste a mesurer exactement des intégrales de lignes.
Radon (1887-1956) montra en 1917 que la distribution bidimensionnelle d’'un objet peut étre
déterminée exactement si un nombre infini d’'intégrales de lignes est donné. Un nombre fini de
mesures de la distribution du coefficient de corrélation u(x,y) est suffisante pour obtenir une image
avec une bonne approximation [6].

Enfin, le coefficient d’atténuation linéaire dépend de I'énergie comme cela est présenté dans notre
troisieme cas. Des problémes d’artéfacts liés a cette dépendance peuvent étre rencontrés dans le cas
du durcissement du faisceau (beam hardening effect), que nous expliciterons dans la suite de cet
exposé. (Figure 2)

d
Emax ~[ucE)yas

i J’10(1;')-e° dE

d

Figure 2 Objet Inhomogéne / faisceau polychromatique [4]
Transformée de Radon

La transformée de Radon est définie comme la formulation mathématique d'une projection. La
transformée de Radon d'une fonction de deux variables f(x,y) est donnée par l'intégrale double selon
une angulation O :

/(2.6) = [[ f (x.3)8(p ~ (xcos(8) + ysin(6)))dxcly (1)

(%0 y0)

P
Figure 3 Systéme de coordonnées

ou §(x) est I'impulsion de Dirac (Figure 3).
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1.2 PROFIL D’ATTENUATION

Afin d’obtenir une qualité d’'image acceptable en suivant le théoréme de Radon, une mesure des profils
de lignes doit étre réalisée. Il sera alors nécessaire d’effectuer des mesures avec au moins une
amplitude angulaire de 180° (Figure 4). On déterminera enfin le nombre de point de référence pour
chaque projection.

x-ray tube translation

detector und
electronics

collimator intensity profile

attenuation profile

Figure 4 Profil d'atténuation [3]

Prenons un cas simple olu une source de rayons X, ayant une collimation adéquate, émet un faisceau
parallele, I'intensité du faisceau atténué par I'objet est enregistrée par un détecteur placé a I'opposé
de la source. Pour une position angulaire donnée, un déplacement linéaire (translation) de I'ensemble
tube/détecteur sera réalisé et l'intensité est mesurée en chaque point. Le résultat d’une telle
translation nous donnera un profil d’intensité.

Le profil d’intensité est alors ensuite converti en profil d’atténuation. Lorsque I'atténuation pré /post
objet est prise en compte, le profil d’atténuation est appelé projection. On obtiendra ensuite d’autres
projections des positions angulaires successives (Figure 5). L'ensemble des projections sera ensuite
transféré au systéme de calcul. Cette procédure est caractéristique des scanners de premiéres
générations de scanner. Actuellement, les scanners utilisent la géométrie « fan beam ». Les projections
sont mesurées a I'aide d’un faisceau éventail fortement collimaté sur une rotation de 360° [7]. (Figure
6)

p(0n)

(a)

Figure 5 Projection pour un angle de 0°
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Cela permet d’augmenter la vitesse d’acquisition, d’avoir un meilleur échantillonnage et d’obtenir une
meilleure qualité d’image. Pour information, les scanners actuels mesurent entre 800 et 1500
projections avec 600 a 1200 points par projection au cours d’un temps rotation pouvant étre inférieur
a0,3s.

p(30.u)

signal da projection récoité

Figure 6 (b) projection pour un angle de 30°(c) sinogramme représentant I'ensemble des projections

1.3 RETROPROJECTION FILTREE

L'information sur la distribution p(x,y) ainsi obtenue est donnée sous la forme de matrice de valeurs
de projections. Cette matrice est appelée la transformée de Radon de I'image ou le sinogramme
(Quand l'angle d'incidence du faisceau de rayons X tourne autour de l'objet, le profil d'atténuation
change et I'ensemble des profils ainsi acquis s'appelle un "sinogramme".) Une transformée de Radon
inverse est donc étre appliquée afin d’obtenir la cartographie des atténuations de I'objet.

Plusieurs techniques sont alors disponibles. Les méthodes analytiques telles que la rétroprojection
filtrée (Filtred-Back Projection en anglais) sont simples a mettre en ceuvre, rapides mais sujettes au
bruit et aux artéfacts de reconstruction. Les méthodes discrétes ou itératives telles les méthodes
algébriques (ART) ou les méthodes statistiques (MLEM, Maximum Likelihood Expectation
Maximisation) sont plus lentes car elles nécessitent beaucoup de calculs mais permettent de
considérer des informations a priori, d’incorporer des méthodes de régularisation et procurent une
augmentation du rapport signal a bruit.

La méthode itérative, la plus simple &8 comprendre pour résoudre ce probléme, est la suivante. On a N?
valeurs inconnues (correspondant a la matrice N x N contenant les valeurs d’atténuation). Ces N2
valeurs doivent étre obtenues en résolvant Ny équations (correspondant aux projections mesurées). Si
Nyx (c’est a- dire le produit du nombre de projection Ny fois le nombre de points par projection PD) est
plus grand ou égal a N2, c’est possible. Dans le cas le plus simple d’une matrice 2x2 contenant donc
seulement 4 pixels, deux mesures de deux projections conduisent a un systéme de quatre équations a
guatre inconnues qui peut étre facilement résolu (Figure 7). L’extension a une matrice 3x3 avec neuf
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inconnues peut aussi facilement étre résolue avec 12 valeurs mesurées (S1 a S12, Figure 7). Si N est
trop important, I'image est obtenue de maniere itérative en répétant I'opération afin d’améliorer la

précision a chaque étape [3].
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Figure 7 Reconstruction d’images en scanographie par rétroprojection avec et sans convolution.
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Actuellement, la procédure dite de rétroprojection filtrée est celle qui est la plus utilisée sur les
scanners méme si les systemes de reconstructions itératives dont nous parlerons dans la suite de cet
exposé sont de plus en plus utilisés.

Depuis presque I'origine de la scanographie, la rétroprojection filtrée (FBP ou Filtered Back Projection)
était la seule technique utilisée. Compte tenu de la puissance informatique disponible, c’était I'unique
méthode capable de reconstruire des images dans des temps raisonnables. Cette technique a
cependant I'inconvénient de ne donner qu’une image approchée de la réalité et d’ajouter du bruit. La
FBP comprend deux composantes : la premiere appelée parfois épandage consiste a faire des
rétroprojections des données brutes, chague mesure élémentaire contribue a part égale aux différents
voxels de la matrice image traversés par le faisceau qui a donné cette mesure élémentaire. La somme
de toutes ces contributions conduit a une image qui atténue considérablement les transitions entre
les régions de densités différentes et en particulier crée des artéfacts sur toutes les lignes et les
colonnes ou se trouvent des structures tres absorbantes des rayons X. C'est pourquoi il est appliqué
au moment de la reconstruction un filtre (la seconde composante de la FBP) dont les caractéristiques
permettent d'atténuer ces problémes.

Il existe plusieurs types de filtres choisis a priori. Il s’agit toujours d’'un compromis entre résolution
spatiale et limitation du bruit de fond. Un fort bruit de fond nuit a la détectabilité a bas contraste.

1.4 VISUALISATION

1.4.1 ECHELLE HOUNSFIELD

En scanographie, on va mesurer la distribution spatiale d’un coefficient d’atténuation linéaire u(x,y).
La quantité physique p n’est pas vraiment descriptive et elle sera dépendante de I'énergie utilisée. La
visualisation de p rendrait la comparaison d’images obtenues a différentes filtrations et a différentes
énergies extrémement complexe. Ceci explique donc la raison pour laquelle le coefficient
d’atténuation n’apparait pas directement a I'image. Il va étre substitué par une valeur d’atténuation
aux rayons-X, appelée valeur CT ou nombre CT (NCT) exprimé en unité Hounsfield (HU). Cette valeur
est relative au coefficient d’atténuation de I'eau. Pour un tissu déterminé ayant un coefficient
d’atténuation pissu, le nombre CT est défini par :

- L. =l _ 2
J_N'CT — J[ Tssy J[ aeqn xlOOO ( )

!!em:

Sur cette échelle, communément appelé échelle Hounsfield (figure 8), I'’eau a une valeur de 0 HU (car
Mtissu=Heau). L’air a un nombre CT égal a -1000 HU. Les nombres CT de I'eau et de I'air sont normalisés
indépendamment de I'énergie du faisceau de rayons X et constituent des points de référence de
I’échelle Hounsfield (Figure 8). Du fait de leur faible densité et donc de leur faible atténuation
(Mpoumon>Hair €t Mgraisse>Mair), I€S poumons et la graisse auront des nombres CT négatifs. La plupart des
autres parties du corps comme les muscles, les organes, les tissus mous ont des nombres CT compris
entre -100 et + 150. Les nombres CT les plus élevés peuvent aller jusqu’a 2000 HU (os compact et
calcifications). Enfin, les nombres CT des os ou des produits de contraste vont dépendre
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principalement de I'énergie du faisceau de rayons X et moins de celui de I'eau. lls augmentent quand
la tension du tube diminue. [3]

1.4.2 FENETRAGE
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Figure 8 Les valeurs d’atténuation des rayons X traduisent le coefficient datténuation du tissu dans chaque élément de volume relativement
au p de eau.

En théorie, I’échelle Hounsfield n’a pas de valeur limite. Cependant, en scanographie, on va utiliser
une échelle allant de -1024 a +3071 HU. En conséquence, 4096 (2'2) valeurs différentes seront
disponibles et nécessitent un codage sur 12 bits par pixel.

L’'ceil humain ne peut pas différencier ces 4096 niveaux de gris. || peut en moyenne visualiser jusqu’a
un maximum de 60 a 80 niveaux de gris. On assignera donc la totalité de I'échelle de gris a un intervalle
d’intérét de nombres CT appelé fenétre de visualisation (elle est définie par une largeur W et un centre
C). Les nombres CT qui seront supérieurs a la valeur maximale choisie apparaitront en blanc sur I'image
et les nombres CT qui seront inférieurs a la valeur minimale apparaitront en noir (Figure 9).Un réglage
du centre C et de la largeur W va permettre de définir cette fenétre de visualisation. Le centre choisi
correspondra environ a la valeur moyenne des nombres CT de la structure d’intérét. Le contraste de
I'image sera déterminé par la largeur.
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Afin de visualiser de tres petites différences d’atténuation (comme dans le cerveau par exemple), on
choisira une largeur de fenétre tres fine (W petit). A contrario, si la zone explorée présente de fortes
différences d’atténuation (comme les poumons ou le squelette), On choisira une largeur de fenétre
étendue (W grand) (Figure 9).

By vl CT value, HU +2250 HU!
4 3000 -
White |
bone window
C/W 1000, 2500 -250 HU
2000 —
1000 3
) mediastinal Bk 5
o/ .
Black ' ' i » CT value, HU -
-1000 : C : 3000 ,’

Figure 9 A droite, détermination du centre et de la largeur de la fenétre. A gauche, le choix de la fenétre se fait en fonction des structures
examinées.

1.4.3 SIGNIFICATION DES NOMBRES CT

On pourra facilement interpréter les nombres CT. Une augmentation du nombre CT équivaudra a une
augmentation de la densité et/ou a une augmentation de numéro atomique. Ce qui nous raméne a la
définition physique du coefficient d’atténuation linéaire p(matériau, E).

,uzfi (E.Z)xp
P

U est le produit de la densité p par le coefficient massique d’atténuation (u/ p) qui dépend de I'énergie
E du faisceau de rayons X et du numéro atomique Z du matériau ou du tissu étudié.

Les différences de valeurs entre les nombres CT diminuent quand I’énergie augmente. Pour
I'interprétation des nombres CT, il est important de considérer que les matériaux ou les tissus
apparaissant dans un voxel sont moyennés.

1.4.4 CHAMP DE VUE (FOV = FIELD OF VIEW)

Deux champs de vue, exprimés par leur diamétre en cm ou mm, sont ainsi définis :

e Le champ d’acquisition : Scan Field Of View (SFOV) et
e Le champ de vue : Display Field Of View (DFOV

Le champ d'acquisition: Scan Field Of View (SFOV)

Il détermine le nombre de détecteurs mis en jeu pour I'examen (la surface concernée par les mesures
d’atténuation). Ce champ est adapté a la zone anatomique explorée. L'ouverture de celui-ci est
précisée par des termes le caractérisant : Small pour petit champ d'acquisition, Medium pour moyen,
Large pour grand. Ainsi pour un crane on utilisera plutot un champ petit (Adult Head ou Ped Head),
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par contre, pour un abdomen on utilisera un champ large. Afin d’éviter les artéfacts de reconstruction
le diametre du SFOV doit étre suffisant pour englober I'ensemble du contour externe du patient.

= Le champ de vue: Display Field Of View (DFOV)

Le DFOV correspond au champ de visualisation de la zone anatomique que I'on choisit de visualiser.
En scanner la diminution du champ de vue permet d’augmenter la définition, a matrice de
reconstruction égale, puisqu’une zone plus petite est représentée par le méme nombre de pixels. Ce
champ doit occuper la totalité de I'écran pour une meilleure visualisation de I'image. Il est a rappeler
gue le champ d'acquisition couvert par le SFOV sera toujours plus grand que le champ de vue (DFOV).

En effet, il n'existe pas de données brutes (DATAS) en dehors du SFOV donc pas d'image.

1.4.5 |IMAGES BIDIMENSIONNELLES

Le scanner permet de reconstruire des images 2D des valeurs d’atténuation de la coupe étudiée. La
dénomination 2D et 3D se réfere au contenu de I'image, les images dites « 2D » présentent des
distributions 2D ou des coupes alors que les images dites « 3D » présentent des distributions 3D ou
des volumes (Figure 10). Contrairement a I'lmagerie par résonance magnétique (IRM), le scanner ne
permet de réaliser les acquisitions que dans le plan axial (Figure 10). Les informations nécessaires a la
reconstruction d’images 2D dans les plans coronal et sagittal sont issues des valeurs obtenues dans le
plan axial. Cette relation entre les coupes est facilitée par la résolution isotrope disponible dans les
scanners actuels. Dans le cas le plus simple, une image sagittale ou coronale est reconstruite en
accolant une série d’images axiales successives. Il est également possible de sélectionner une
orientation arbitraire, qui permet par exemple de suivre une structure anatomique ou un détail
pathologique. Ces images sont alors appelées MPR (Multi Planar Reformation) [8].

coupe transaxiale
(ou fransverse)

coupe sagittale

axg du scanner

coupe
coronale

transverse \S‘

coronal

Velume Rendering

Figure 10 Le scanner permet d’obtenir des images bidimensionnelles dans plusieurs plans (axial, coronal
et sagittal). Il permet également d’obtenir des images tridimensionnelles [8]
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1.5 COMPOSANTS DU SCANNER IMPORTANTS POUR NOTRE ETUDE

1.5.1 COLLIMATION PRIMAIRE

La collimation primaire, constituée de diaphragmes de plombs, bloquant 99% du faisceau de RX, aura
pour objectif la limitation de la taille du faisceau de rayons X fortement collimaté délivrés au patient.
Ceci explique I'efficacité relativement faible du tube a rayons-X en scanographie [7].

En scanographie multi-barrettes la largeur de la collimation permet de couvrir 'ensemble des N
détecteurs utilisés et vaudra donc N x d avec d I'ouverture d’un détecteur. Il ne faut pas confondre la
largeur de la collimation avec I'épaisseur de coupe qui est déterminée par la configuration des
détecteurs qui peuvent étre regroupés. Ainsi, I'épaisseur de coupe sera égale a un multiple pair de
I’ouverture individuelle d’'un détecteur (1, 2, 4, ...). Ainsi pour une largeur de collimation donnée, il
sera possible de reconstruire plusieurs coupes d’épaisseur donnée. Par exemple, pour une largeur de
collimation de 40 mm, il serait possible de reconstruire 64 coupes de 0,625 mm, 32 coupes de 1,25
mm, 16 coupes de 2,5 ..., 4 coupes de 10 mm. Toutes les combinaisons ne sont pas possibles et sont
définies en fonction de I'électronique gérant les canaux d’acquisition.

Suite a sa délimitation par la collimation primaire, le faisceau de rayons X est divisé en deux régions
distinctes selon I'axe z : la région ou le faisceau de rayons-X est homogéne et la pénombre, ol le
faisceau de rayon X n’est pas homogéne (Figure 11). En scanographie multibarrettes, la taille de la zone
homogene de « plein éclairement » et celle de la pénombre auront un réle essentiel dans la dose
absorbée par le patient. En effet, uniqguement la zone homogene de « plein éclairement » est utilisée
pour créer des images. La pénombre représentera donc la partie du faisceau de rayons-X inutilement
regue par le patient.

1.5.2 FILTRE PAPILLON

Afin de compenser les différences d'atténuation entre le centre et la périphérie de I'objet, les scanners
ont été équipés, en plus de la filtration du faisceau destinée a "durcir" le faisceau, d'un filtre en forme
de papillon (mince au centre et épais sur les bords) destiné a compenser pour les parcours plus courts
des rayons X en périphérie du champ d’acquisition. Sur certains appareils on dispose méme de 2 filtres
de compensation selon la taille du champ SFOV (diametre du champ d'acquisition supérieur ou
inférieur a 25 cm).

1.6 SCANOGRAPHIE HELICOIDAL ET VOLUMIQUE

Les scanners ont connu de nombreuses innovations technologiques depuis le premier modele créé en
1971. L'objectif principal depuis sa création est d’obtenir des images de meilleure qualité avec des
durées d’acquisition les plus courtes possibles.

Lors de ce travail de these nous allons nous intéresser aux technologies de scanners utilisées
actuellement dans les hopitaux en France et au Luxembourg. Nous focaliserons notre étude sur
I’explication du scanner hélicoidal et de la technologie du multibarettes.
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1.6.1 SCANNER HELICOIDAL MONO-BARRETTE

Le scanner hélicoidal est basé sur le principe du scanner troisieme génération (Figure 12). Il marque la
fin des scanners incrémentaux puisque la table a un mouvement longitudinal en z continu durant
I"acquisition.

Un systeme de détection composé d’une rangée (ou barrette) de détecteurs disposés en arc de cercle
et solidaire du tube a rayon-X. L'ensemble va tourner autour du patient pendant que le tube produira
un faisceau en éventail d’ouverture variable selon le constructeur. L’acquisition hélicoidale résultera
de la rotation en continue de I'ensemble tube/détecteurs et de I'avancée de la table d’examen (Figure
11). Pour quantifier 'avancée de la table, un nouveau parameétre a alors été introduit : le pitch. D est
|’avancée de table pendant une rotation et S, la largeur de collimation. Les pitch utilisés en clinique
varient entre 0,5 et 2. Lorsque le pitch est inférieur a 1 on parle de « pitch fermé » et lorsqu’il est
supérieur a 1 on parle de « pitch ouvert ». [7]

detector

o
o
<

source

Figure 11 a) Scanner hélicoidal. L émission continue des RX et I'avance simultanée de la table d’examen permet d’obtenir une acquisition
hélicoidale. b) les scanners hélicoidaux monobarrettes reposent sur une géométrie du faisceau dite en éventail (fan beam)

L’acquisition volumique en mode hélicoidale a permis sur les scanners munis d’une seule rangée de
détecteurs (mono-barrette), d’explorer tout un segment anatomique, en moins de 20 secondes. Elle
présente un avantage significatif : le choix de I'incrément a la reconstruction (distance séparant le
milieu de chaque coupe) est fait sans que cela n’interfere sur la durée de I'acquisition ou l'irradiation
du patient. Il est donc possible de réaliser des coupes chevauchées dans le but d’améliorer la résolution
spatiale longitudinale et par conséquent la détection des petites lésions, tout en limitant I'irradiation

[

Pozition de la sonrse en y

Position de la source en v

¥
v

Position de la source en z . .
Position de la source en =

Pour la reconstruction, seule une projection est

Acquisition pous un plan de tous les angles de rotation ) B
acquise de maniére exacte dans le plan de

pour la reconstruction B )
I'image. Les autres projections doivent éne

e Coupe a reconstiuire a zs
E— En mode spiralé
. Exemple de point a interpeler avec les données acquises

—— En mode incrémental ® Seul point acquis pendant une acguisition spiralée

Figure 12 lllustration des données manquantes en mode spiralé (a) mode incrémental (b) mode spiralé
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du patient. Cependant, la réduction de I'incrément aboutira a la reconstruction d’'un nombre plus élevé
de coupes.

Le mode hélicoidal impose une étape de reconstruction supplémentaire. Une seule projection est
acquise exactement dans le plan image (Figure 12b, point noir).Les autres projections doivent donc
étre interpolées afin d’obtenir le sinogramme avant la reconstruction (Figure 12b, trait bleu).

Plusieurs ouvrages traitant de I’évolution technique de la scanographie présentent I'apport du mode
hélicoidal qui a permis:

= d’explorer tout un segment anatomique ou un organe en moins de 20 secondes (contre plus
de deux minutes pour le mode incrémental en monocoupe)

= |a reconstruction d’images a n’‘importe quelle abscisse z permettant de réaliser des coupes
chevauchées. En effet, I'incrément, distance séparant deux coupes consécutives, n’intervient
pas dans la durée de I'acquisition permettent d’améliorer la résolution spatiale longitudinale.

= un choix de I'épaisseur de coupe (toujours supérieur a I'épaisseur de détecteur c'est-a dire a
sa dimension suivant I'axe z). Méme s'il n’y a pas de différence significative en termes de
résolution spatiale transverse, il y a une réelle amélioration de la résolution longitudinale,
tendant alors vers une résolution isotrope. L'épaisseur effective augmente par rapport a
I’épaisseur nominale. La valeur exacte de I'épaisseur réelle de coupe ne peut-étre alors
gu’approchée.

= Le mode hélicoidal, en permettant de réduire I'incrément, a augmenté le nombre d’images a
reconstruire. De plus, l'introduction de [linterpolation pour l'obtention des données
manquantes a des conséquences au niveau de la qualité de I'examen. Ainsi, I'épaisseur de
coupe dépend de la collimation mais également de deux autres facteurs, le pitch et
I"algorithme d’interpolation.

L'augmentation du pitch accroit la largeur réelle de la coupe et dégrade par conséquent la qualité
d’image.

1.7 SCANNER MULTIBARRETTES

1.7.1 PRINCIPE

A partir de 1998, les constructeurs ont ajouté dans leurs gammes de produits des scanners dits
« multibarettes ». lls avaient I’avantage d’acquérir en une seule rotation 2 fois plus de données. (Figure
13). La juxtaposition de plusieurs rangées de détecteurs suivant I’axe longitudinal a permis I'acquisition
de n projections simultanées. La juxtaposition de rangées a été rendue possible grace a I'utilisation de
détecteurs solides qui, par leur conception, peuvent étre logés dans un espace réduit. L'utilisation de
systeme d’acquisition de données (DAS) permet, lors de I'acquisition de combiner les signaux des
différents détecteurs.

Le systéme multibarettes présente plusieurs avantages par rapport a la monobarette qui sont :

= Coupes plus fines pour une meilleure résolution en z,

=  Méme volume exploré en un temps plus court

= ou volumes explorés plus grands dans le méme temps (Figure 13)

=  Meilleure utilisation du faisceau de RX produit grace a I'ouverture du faisceau dans I'axe
longitudinal en z
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Figure 13 a) scanner he||c0|da| monobarrette. b) scanner hélicoidal multibarettes ou scanner volumique. Avec le scanner volumique, plusieurs
coupes sont réalisées en une seule rotation

1.7.2 DETECTEURS

La taille des détecteurs est donnée a 'isocentre du scanner. La taille et la disposition des détecteurs
varient d’un constructeur a l'autre. Avec les premier modéles de scanner multi-barrettes (1%
génération de multicoupe), trois types d’agencement ont été développés :

= Les scanners matriciels ou symétriques ol tous les détecteurs ont la méme largeur suivant
I’axe longitudinal (Figure 14).
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Figure 14 Détecteur matriciel. Les détecteurs possédent tous la méme largeur, ici 0.75 mm

= Les scanners dits a réseaux de détection modulable (RDM ou adaptive array detector) ou a
géomeétrie asymétrique. La largeur des détecteurs croit au fur et a mesure qu’ils s’écartent de
la perpendiculaire a I’axe de rotation (Figure 15). L'utilisation de détecteurs périphériques plus
larges permet de compenser les phénomeénes liés a I'effet de cOne, c'est-a-dire la baisse de
I'efficacité de détection due a I'obliquité du faisceau et le fait que la largeur du volume traversé
par le faisceau peut étre plus importante que la largeur du détecteur, ce qui entraine une
dégradation de la qualité de I'image

5 mum 1511 1115 2.5 T mum

[
[

Figure 15 Réseau de détection modulable ou type asymétrique. Les dimensions affichées sont celles du détecteur a I'isocentre. Les dimensions
réelles du détecteur dépendent donc des distances source/ isocentre et isocentre/détecteur

= Latroisieme option est la géométrie hydride qui est composée de 34 barrettes : 4 de 0,5 et 15
barrettes périphériques de la Figure 16.
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Il est nécessaire de bien différencier le nombre de barrettes et le nombre de coupes que I'on peut
acquérir simultanément. Le nombre de coupes acquis simultanément est égal au nombre de DAS (Data
Acquisition System), systémes électroniques situés sur la partie tournante du statif. Le nombre de
barrettes d’acquisition dépend de I'agencement des détecteurs utilisés.

Suivant les protocoles demandés, ces systéemes vont utiliser les informations sur différentes rangées
de barrettes (Figure 16). Les protocoles de 2*0,5 mm et 4* 1 mm sont obtenus grace a la collimation
primaire qui limite la taille du faisceau. Ainsi, le faisceau n’irradie en théorie que la moitié des
détecteurs extérieurs. Ces mesures sont ensuite mises en forme, amplifiées et converties en
numérique. [9]

{";....'.....;.l’..i....;l.....z L—‘!..'—

(e Y B as 25 Il 25 | 35
4 coupes de 5 mm 4 coupes de 2,5 mm

4 coupes de 1 mm 2 coupes de 0,5 mm

Figure 16 Combinaison de détecteurs sur une barrette composée de détecteurs de différentes largeurs

Aujourd’hui, tous les constructeurs ont adoptés un systéme hybride (Figure 17).
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Figure 17 Disposition des détecteurs suivant |’axe longitudinal pour les principaux constructeurs
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Le passage a la deuxieme génération de scanner multibarettes a été franchi avec I'acquisition
simultanée de 16 coupes. Aujourd’hui, le nombre de coupes simultanément acquises pendant une
rotation a graduellement augmenté jusqu’a atteindre 320 en routine clinique.

Pour les scanners 64 coupes [10-12], quasiment tous les constructeurs ont opté pour une configuration
ou le nombre de barrettes est égal au nombre de coupes. Seul Siemens, avec son principe de double
échantillonnage en z, utilise encore un systéeme de détection hybride composé au centre de 32
barrettes d’épaisseur de 0,6 mm et a I'extérieur d’'un double jeu de barrettes de 4*1,2 mm.

1.7.3  FACTEURS D’AUGMENTATION DE LA DOSE

Le premier facteur d’augmentation est lié a la moindre efficience géométrique des détecteurs. En effet,
en mode multibarettes, il existe des espaces inter-détecteurs qui ne contribuent pas a I'image. D’autre
part, les détecteurs les plus périphériques ont une moindre sensibilité. [13]

En monobarette, la largeur du détecteur était supérieure a celle du faisceau et I'ensemble du
rayonnement était donc détecté. En multibarettes, une partie du faisceau dépasse les limites (dans
I'axe Z) du détecteur, diminuant ainsi l'efficience de dose par effet de « pénombre » ou
« overbeaming ». Cette pénombre est la portion du faisceau contribuant a l'irradiation du patient mais
pas a la production de I'image. Cette effet est la principale raison expliquant I'augmentation initiales
des doses constaté avec les premiers scanners 4 canaux, ce d’autant que la collimation initiale était
étroite (Figure 18).

AU E

]

Figure 18 Influence de la collimation primaire sur la dose [14]

L’overranging ou over scanning correspond a la nécessité d’ajouter I'’équivalent de demi-rotations aux
extrémités de I'acquisition, afin que l'algorithme de reconstruction puisse interpoler le calcul des
projections des images initiales et finales. Cet effet dépend de la largeur de collimation et du pitch
employés. Propotionnellement, I'overranging sera d’autant plus important que les longueurs
explorées seront faibles. L’effet dosimétrique de I'overranging en pédiatrie est plus important que chez
I’adulte en raison des longueurs d’explorations plus faibles.
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1.8 PARAMETRES D’ACQUISITION

1.8.1 RELATION DE BROOKS AND DI CHIRO

La relation reliant la dose et la qualité d’'image a été initialement par Brooks et Di Chiro [15].
L'adaptation de cette équation par Nagel et col. montre que la dose, pour un objet cylindrique
homogéne examiné de diametre D est fonction de plusieurs facteurs :

Dose = e*?/( 6%.a%.b%.h) ou,

e"d est le facteur d’atténuation de I'objet

M(E) est le coefficient d’ atténuation linéique moyen de I'objet
D est le diametre externe de I'objet

o est le bruit quantique dans I'image

a est I'incrément d’échantillonnage dans I’axe longitudinal

b est la largeur d’échantillonnage du faisceau

h est I'épaisseur de coupe reconstruite

Cette formule permet de relier les indices de qualité d’image tels que le bruit et la résolution spatiale
a la dose mais pas a la notion de contraste.

1.8.2 TENSION (KV)

Il s’agit de la tension appliquée entre I'anode et la cathode du tube a rayons-X, elle peut atteindre
jusgqu’a 140 kilovolts (d’ou la constante appelée kV). Elle est corrélée au pouvoir de pénétration du
faisceau.

Le choix de ce parametre varie en fonction :

= du type d’examen a réaliser (un scanner d’os compact type sinus demande une énergie de
faisceau, donc des kV, plus élevés qu’un examen de tissus mous type abdomen).

= de la corpulence du patient (IMC, Indice de Masse Corporelle) car, pour obtenir une image, il
faut que les rayons X soient détectées en quantité suffisante

= La dose délivrée étant proportionnelle au carré de la tension, la baisse des kV, a charge
constante, constitue en théorie le moyen le plus efficace de réduire I'irradiation, définie par la
relation :

_ kV?-1-¢ (4)

d’

D

Avec D la dose délivrée par le tube, | I'intensité en mA, t le temps de rotation en s et d la distance
patient-tube en m. Par exemple, en travaillant a 120 kV plut6ét qu’a 140 kV, on peut réduire la dose
d’environ 50%.
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1.8.3 INTENSITE (MA) ET CHARGE DU TUBE (MAS).

L'intensité dans le tube a rayons X s’exprime en milliampéres (mA). Mais en pratique, la grandeur
utilisée est la charge du tube, exprimée en miliamperes-seconde (mAs) qui régit la dose délivrée
(produit L.t formule (4)). L'intensité du courant circulant entre I'anode et la cathode (I en mA) ainsi que
les mAs sont réglables par le manipulateur. Le temps de rotation correspond a la durée d’émission des
rayons-X par le tube, exprimée en s ou en ms.

La réduction de la charge du tube (mAs) va se traduire par une diminution de la dose et une
dégradation du rapport signal a bruit (d’un facteur 1,4 pour une réduction de 50% des mAs car le bruit
est inversement proportionnel a la racine carrée de la dose (mAs) a kV fixes). La réduction des mAs
constituera cependant un compromis acceptable dans I'exploration des régions a fort contraste
naturel ol I'on va privilégier la résolution spatiale (sinus ou des poumons). En revanche, les mAs
doivent étre maintenues plus élevés dans les régions a faible contraste naturel (cerveau, foie) ou I'on
va privilégier la détectabilité a bas contraste limitée par le niveau de bruit.

La notion de mAs effectives fait intervenir la valeur du pitch:

_ mAXtemps (5)

”}‘4545’@(#1@5

pitch
1.8.4 VITESSE DE ROTATION

L'ensemble tube-détecteur effectue une rotation de 360° autour du centre de la section examinée en
un temps défini. Le temps exprimé en seconde pour réaliser une rotation est alors appelé vitesse de
rotation. Elle peut atteindre sur les générations actuelles de scanners une valeur de 0,33 s/tour.

1.8.5 PITCH OU PAS DE L’HELICE

Pour les trois constructeurs Toshiba, Siemens et GE, le pitch est égal au rapport du déplacement de la
table d’examen lors de chaque rotation du tube sur la largeur d’une barrette de détection. Chez Philips,
le pitch est déterminé par le rapport du déplacement de la table d’examen pour chaque rotation du
tube sur la largeur du systéme de détection employé :

Vxd (6)
CxXn

pitch =

= dladurée de rotation du tube ens

= Cl'épaisseur nominale minimale de coupe en mm,

= nle nombre de coupes par rotation

= Vlavitesse d’avancement de table en mouvement de translation en m.s-1

Le pitch correspond au pas de I'hélice, en d’autres termes, il est égal a la distance séparant deux tours
d’hélice. Il n’a pas d’unité puisqu’il est le résultat du rapport de deux distances
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Lorsque le pitch est inférieur a 1, le ruban de I’hélice se chevauche avec celui de la rotation précédente
alors que lorsque le pitch est supérieur ou égal a 1, le ruban de I’hélice ne se chevauche pas (Figure
19). La valeur du pitch est déterminée de telle sorte que des données supplémentaires soient acquises
lors des rotations suivantes sans répétition des données.

Rotation | m Wﬁ ﬂmﬂ
Rotaion? T:T[VT | |T_\ m

Ratation 4 W

puch=05 piich=1 pitch=1.5

Figure 19 (a) Méme recouvrement des données d’acquisition. (b) I"acquisition avec un pitch plus important permet d’améliorer le temps
d’exécution tout en couvrant toute la zone anatomique souhaitée [7]

1.8.6  EPAISSEUR DE COUPE

Ce terme n'est plus univoque avec les scanners multibarette. Il faut en effet distinguer la largeur de
collimation, largeur du faisceau de rayons X dans I'axe des Z a l'entrée des détecteurs, qui est
|'épaisseur d'acquisition, de I'épaisseur de reconstruction, utilisée soit pour une visualisation directe
dans le plan d'acquisition, soit pour une visualisation dans tout autre plan par retraitement de l'image.

Collimation

Elle s'exprime en multiples de I'épaisseur de détection sélectionnée, selon le nombre de détecteurs
couplés par exemple une collimation de 20 mm correspond a 16 x 1,25 ou 8 x 2,5 [16]. La différence
réside alors principalement dans I'épaisseur minimale de coupe qui peut étre reconstruite. Un point
tres important est l'importance relative de la pénombre (overbeaming) selon I'épaisseur de coupe. En
effet, afin que les détecteurs situés aux extrémités de la couronne de détecteurs dans I'axe Z soient
exposés a la méme quantité de rayonnement que les détecteurs centraux, la collimation primaire ne
doit pas étre strictement limitée a la couverture des détecteurs mais un peu plus large, afin que les
bords du faisceau dans I'axe Z, constitués de rayonnement de pénombre, ne soient pas inclus dans la
mesure. Comme cette pénombre est indépendante de |'épaisseur de la collimation, plus la collimation
est étroite, plus son importance relative (donc I'exposition inutile) augmente [7]. C'est ce que certains
constructeurs traduisent par "I'efficience de dose", affichée avec les informations de dose.

Ce parametre attire I'attention de l'utilisateur sur la proportion de rayonnement qui contribue
réellement a la formation de I'image, et il est d'autant plus faible que I'exposition non contributive a
I'image augmente [16].
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Epaisseur de reconstruction

Elle influence le bruit de l'image. Avec la technologie multibarettes, la tendance naturelle des
utilisateurs est de réduire |'épaisseur de coupes, a l'acquisition mais également en reconstruction
primaire. Le bruit est inversement proportionnel a |'épaisseur de coupe de reconstruction. C'est
pourquoi certains systemes adaptent automatiquement la charge a I'épaisseur de coupe sélectionnée
pour la reconstruction primaire, en diminuant la charge proportionnellement a I'épaisseur de coupe
choisie pour cette reconstruction [16].

Avec un scanner multibarettes, on peut reconstruire des coupes plus épaisses ou plus fines que celles
choisies initialement pour la reconstruction "de premiére visualisation", la limite inférieure étant celle
de I'épaisseur déterminée initialement par le couplage de détecteurs. Par exemple, si I'on choisit une
collimation de 8x1,25, on peut choisir une épaisseur de coupes de reconstruction primaire comprise
entre 1,5 et 10 mm mais on ne peut reconstruire de coupes infra millimétriques, ce qui limite la qualité
des reconstructions pour les structures tres fines. Si nécessaire, pour une région explorée peu étendue,
on choisira alors 4x0,625, qui permettra des reconstructions infra millimétriques, en sachant que
|'efficience de dose va étre de I'ordre de 50 %, c'est-a dire que la moitié du rayonnement ne participera
pas a la formation de I'image mais contribuera a la dose.

La résolution en densité nécessite un rapport contraste sur bruit suffisant mais la diminution
d'épaisseur de coupe n'est pas pénalisante quand on recherche de petites Iésions, car, si le bruit varie
en sens inverse de la racine carrée de I'épaisseur, le contraste des petits objets varie en sens inverse
de I'épaisseur de coupe, puisque l'effet de volume partiel diminue. Le rapport contraste sur bruit
diminue donc quand I'épaisseur de coupe augmente [16]. En d'autres termes, bien que le bruit de
I'image augmente, le contraste des objets augmente quand I'épaisseur de coupe est inférieure a leur
diamétre.

1.8.7 FILTRE DE RECONSTRUCTION

Différents filtres sont disponibles selon le type d’images souhaité.

= Les filtres « durs » privilégient la résolution spatiale et donnent des images a bruit élevé ou les
petites structures sont bien définies.

= Lesfiltres « doux » privilégient la détectabilité a bas contraste et donnent des images a faible
bruit ol les petites structures apparaissent floues.

Il existe des filtres dits « standards » ayant des résultats intermédiaires. Le processus de filtrage peut
s’effectuer selon deux voies conduisant au méme résultat :

= |a convolution dans I'espace réel,
= |a multiplication dans I'espace fréquentiel.
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1.9 DOSIMETRIE

Dans I'état actuel des connaissances, le bénéfice attendu de ['utilisation des rayons X dépasse
largement le risque potentiel lié a 'utilisation des rayonnements ionisants. Toutefois, aucun seuil de
dose en dessous duquel le risque serait nul n’a pu étre mis en évidence et il convient donc de rester
prudent. L'examen scanographique délivre des doses relativement importantes (10-100mGy) dans des
volumes toujours plus grands et les performances techniques des appareils actuels autorisent
I’enchainement de plusieurs passages. Ceci explique que méme si la fréquence des examens scanners
ne représente qu’environ 10% des examens radiologiques, le scanner contribue pour plus de 70% a la
dose collective [17] (rapport Expri IRSN de 2014 sur les données 2012-Figure 20 ) que nous traiterons
plus en détail dans la prochaine partie.

Fréquence des actes en 2012 Dose efficace collective en 2012

7,8% 3,1% 17,7%

P 0,2%
W Radio conv. y :

m Radio dentaire
m Scanographie
® Médecine nucléaire

M Radio interv. diag.

Figure 20 Fréquence des examens scanographiques (rapport Expri IRSN de 2014 sur les données de 2012)

Dans ce contexte de prudence, il convient donc d’adopter une attitude responsable et de chercher a
maximiser le bénéfice et a minimiser le risque (principe ALARA, As Low As Reasonable Achievable) [18].
Cela impose donc d’estimer les deux parameétres que sont la qualité de I'image et la dose afin de
permettre d’optimiser la procédure mise en ceuvre. L’objectif de la gestion de I'exposition aux rayons
X est de minimiser le risque supposé sans sacrifier ni limiter les bénéfices pour la prévention, le
diagnostic et la guérison efficace des malades.

Les indices actuels pour la spécification de la dose en scanographie sont [19] :

= |DSV ou CTDly déterminé a partir de I'Indice de Dose en Scanographie (IDS) ou CTDI
(Computed Tomography Dose Index dont nous allons utiliser I'appellation au cours de cet
exposé) qui a été introduit au début des années 1980.

= Le Produit-Dose-Longueur (PDL) ou Dose Lenght-Product (DLP)

Nous garderons tout au long de cet exposé les abréviations anglo-saxonnes car elles s’affichent de
cette facon sur les consoles des scanners.
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1.9.1 INDICE DE DOSE SCANOGRAPHIQUE (CTDI)

Le CTDI est I'intégrale du profil de dose le long de I'axe longitudinal z pour une coupe unique. Il est
défini par I’équation suivante :

_1 (7)
CTDI = j_w D(z)dz

Ou T est I'épaisseur de coupe nominale et D(z) est le profil de dose le long de I'axe z (axe de rotation
du tube).

Le CTDI peut étre mesuré dans I'air ou dans un fantdéme et sera donc usuellement écrit de la maniére
suivante : CTDla.

Le CTDI fournit des informations sur les caractéristiques :

= Du faisceau de rayons X
= La filtration

= La collimation

= Lagéométrie du scanner

En pratique, le profil de dose est mesuré sur une longueur définie. En Europe, le guide des bonnes
procédures en scanographie [20] propose une intégration sur une longueur de 100mm positionnée
symétriquement a la coupe réalisée. Elle sera noté CTDlgo.

L’utilisation du CTDl100, a été standardisé par la Commission Internationale en Electrotechnique® et a
été utilisé par les constructeurs de scanner depuis sa mise en place.

Pour les mesures de CTDI, deux fantémes PMMA (polyméthacrylate de méthyle) cylindrique de 14 cm
de longueur vont étre utilisés. Pour les examens de la téte, un diamétre de 16 cm est utilisé et pour le
corps un fantdme de 32 cm [21-22]. Les fantdmes sont appelés respectivement fantémes CTDI téte et
CTDI corps. lls sont congus pour recevoir des dosimetres (chambre d’ionisation crayon) soit au centre
soit a 1cm de la surface aux 4 points cardinaux (Figure 21).

- -~ —

— -—lcm

R iet— 16 cm (cabeza) /32 cm (tronco) — -

— 16 cm (cabeza) / 32 cm (tronco) —D—-
Figure 21 Mesure de CTDI (ICRP 103)
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Le CTDI est mesuré en utilisant une chambre d’ionisation de type « crayon » ayant un volume sensible
de 100mm de long :

= CTDlygoc est le CTDI sur 100mm au centre du fantome
= CTDljgop est le CTDI sur 100mm a la périphérie du fantéme

1.9.2 INDICE DE DOSE SCANOGRAPHIQUE PONDEREE - CTDIw

L'Indice de Dose Scanographique Pondéré (IDSP ou CTDIw) est utilisé pour obtenir la dose moyenne
délivrée au sein d’une coupe nominale dans le but de connaitre les variations de dose entre le centre

CTDI , = N crpr §
I (9)
et la périphérie de la coupe.
Il est défini par I’équation suivante :
| 2
CTDI, =~ CTDI, +=CTDI, (8)

Ou le CTDI, est une moyenne des valeurs mesurées en périphérie (4 points de mesures) et le CTDI. est
la valeur mesurée au centre du fantome.

Selon qu’il est mesuré sur fantdme téte ou corps il aura la notation suivante :

CTDlw(t) ou CTDlW(c)

1.9.3 INDICE DE DOSE SCANOGRAPHIQUE VOLUMIQUE CTDl\o,

L'Indice de Dose Scanographique Volumique IDSV ou CTDly était initialement appelé CTDlpesn. Il
représente la dose moyenne délivrée dans le volume exploré pour les scanners hélicoidaux.

Cette grandeur va prendre en compte le pitch de I'acquisition.

cror,, = <20 (10)

vind P

Depuis 2002, I'affichage du CTDIvol est devenu obligatoire sur tous les scanners sortis aprés cette date.
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Le CTDIy et le CTDlyoi sont mesurés en mGy. On utilise I'indice n quand les mesures de CTDI ont été
normalisées avec les mAs. Il s’exprime en mGy/mAs.

Dans quelques cas, comme lorsque le pitch n’est pas égal a 1, I'interprétation des valeurs de dose sur
la console doit étre faite avec minutie. Beaucoup de recommandations de dose sont exprimées en
CTDly alors que la console affiche le CTDIyo. Pour permettre des comparaisons, la correction du pitch
présente dans le CTDl,o devrait étre inversée en multipliant le pitch avec le CTDlyo.

1.9.4 LE PRODUIT DOSE LONGUEUR (PDL) oU DOSE LENGHT PRODUCT (DLP)

Le DLP est utilisé pour calculer la dose pour une acquisition ou pour un examen complet. Il est défini
par I’équation suivante :

N
DLP = CTDI TN (11)

]

Ou i représente chacun des N scans de I'examen qui couvre une longueur T de I'anatomie du patient.

Le DLP est exprimé en mGy.cm. C’est un indicateur de la dose totale administrée au patient pendant
un examen spécifique ou durant une série d’examen alors que le CTDl,q est par définition un indicateur
du niveau de dose « local » dans le volume exposé.

Cela signifie que pour un protocole avec un CTDly, donné, le DLP de deux régions présentant des
longueurs d’étude différentes sera différent. La majorité des scanners actuels permettent de visualiser
la valeur du DLP. Le DLP est relié a la probabilité de détriment liée a la procédure réalisée car des
coefficients ont été publiés permettant d’évaluer la dose efficace (Des) a partir du DLP.

Certaines études sur les Niveaux de Référence Diagnostique 3¢+ se basent sur le DLP. Il faut donc bien
préciser si ces valeurs sont attribuées par examen ou par série d’examen.

1.10 PLACE DE LA SCANOGRAPHIE DANS L’'EXPOSITION COLLECTIVE

Depuis ses premieres utilisations au début des années 1970, les évolutions technologiques et les
performances techniques des scanners n’ont cessées d’évoluer rendant le recours a cette modalité
d’imagerie en coupe de plus en plus fréquente. Dans son rapport de 2000, I'UNSCEAR a montré que
I'incidence annuelle du nombre d’actes scanographiques pour 1000 habitants a augmenté d’un facteur
8 passant de 6 dans les années 1970 a 48 sur la période de 1990 a 1996 [23]. Dans la méme lignée, le
National Council on Radiation Protection a émis un rapport montrant que la part de la scanographie
dans I'exposition aux radiations ionisante aux USA est passée de 15% a 48% des années 1980 jusqu’au
milieu des années 2000 [24]. Dans son rapport de 2014, I'Institut de Radioprotection et de Sureté
Nucléaire a montré que la part des actes médicaux dans I'exposition collective [17]. Environ 82 Million
d’actes ont été réalisée en France en 2012. La dose efficace moyenne DEM est de 1,6mSv par an et par
habitant (augmentation de + 20% entre 2007 et 2012) alors qu’elle était de 0,83 en 2002 et 1,3 mSv
en 2007 (augmentation de 57% entre 2002 et 2007).

La contribution la plus importante a I'exposition (71%) est due aux 10,5% d’actes scanographiques.
(Figure 22)
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Figure 22 Place de la scanographie pédiatrique dans I'exposition collective (IRSN 2013)

1.10.1 PLACE DE LA SCANOGRAPHIE PEDIATRIQUE DANS L’EXPOSITION COLLECTIVE

Dans le rapport IRSN relatif a I'exposition des enfants aux rayonnements ionisants liée aux actes
diagnostiques en 2010 (publié en 2013) en France [25] :

107 627 enfants 4gés de 0 a 15 ans ont bénéficié en 2010 de 63 881 actes soit 0,6 acte/enfant/an.

La dose efficace s’éléve en moyenne a 0,18 mSv / enfant/ an.

mRadiologie
conventionnelle
G;3% 1,0% 2.9%
mScanographie

®Radiologie
dentaire
mAutres (med.

Nucléaire et radio
interventionnelle)

55,3%

2,1%

Figure 23 Place de la scanographie pédiatrique dans I'exposition collective pédiatrique (IRSN 2013)
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Les actes scanographiques qui ne représentent que 2% des actes, contribuent a 27% de la dose
efficace. (Figure 23) En scanographie adulte on a un rapport 7 (10% d’actes et 71% des examens) et
en scanographie pédiatrique le rapport est de 13 ce qui renforce I'intérét de ce travail (Figure 24. |
faut donc porter une attention particuliére a la pratique scanographique et plus particulierement en
pédiatrie.

Modalité d’imagerie <1an 1ab5ans 5a 10 ans 10a 15 ans
N % N % N % N %
Radiologie conventionnelle 710 96,8 184,3 91,2 245 .4 48,9 502 45,8
Radiologie dentaire - - 10,4 5,1 246 49,0 571,1 52,0
Scanographie 18 2,4 6,1 3,0 9.3 1,9 23 2,1
Médecine nucléaire 4,0 0,5 1,2 0,7 1,0 0,2 1,4 0,1
Radiologie interventionnelle 1,9 0,3 0,1 <0,1 0,1 <0,1 0,1 <0,1
Total 733.9 | 100 202.4 100 501.3 100 | 1097.5 | 100

Figure 24 Répartition des examens d’imagerie médicale en fonction de I'age

1.10.2 EXAMEN LES PLUS FREQUENTS EN PEDIATRIE

Les actes scanographiques les plus fréquemment réalisés chez I’enfant concernent:

= |a téte et le cou (de 50 % a 70 % des actes scanographiques selon la tranche d’age) dont la
probabilité de détriment est la plus faible avec une dose efficace réduite (1 a 2 mSv).

=  Les examens du thorax sont également courants mais leur fréquence diminue avec I'age de
I’enfant (de 40 % chez le nourrisson a 7 % chez I’enfant de 10 a 15 ans) dont la probabilité de
détriment est nettement plus élevée avec une dose efficace d’environ 6 — 8 mSv.

= |a fréquence du scanner abdomino-pelvien dont la fréquence augmente avec I’'dge (5 a 15 %
des actes scanographiques) et qui présentent la probabilité de détriment la plus élevée avec
une dose efficace d’environ 8 — 10 mSv.

Ces résultats, en termes de fréquence et de probabilité de détriment, nous ont incités a nous focaliser
sur les protocoles abdomen-pelvis.(Figure 25)

100% T
I ] L
80% - Autres
B Rachis
Membres

60% " — W Abdomen+pelvis
Thorax
Tete Cou

40% _ e

20%

Figure 25 Répartition en fonction des régions d'examen (IRSN 2013)
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1.10.3 POPULATION EXPOSEE A LA SCANOGRAPHIE EN FONCTION DE L’AGE

700 -
636 (57 %)
600 -
500 -
400 -
264 (23 %)
300 -
175 (16 %)
200 -
1001 451y
N | |
<lan 1a5ans 5-10ans 10315 ans

Figure 26 Population exposée a la scanographie en fonction de I'age (IRSN 2013)

étude aux USA. [26]

1.11 RISQUES LIES A LA SCANOGRAPHIE

L’histogramme suivant présente la
répartition des enfants exposés
selon la classe d’age. Les
adolescents représentent pres de
60 % des enfants exposés au
scanner, alors que les moins d’'un
an ne représentent que 4 %.(Figure
26)

Ce graphique montre l'importance
de se concentrer sur |'optimisation
des protocoles pour les enfants a
partir de I'dge de 5 ans jusqu’a
I’adolescence.

Cette tendance se  vérifie
également dans une étude menée
par les britanniques et une autre

Les effets potentiels sur la santé liés a I'exposition des personnes a des radiations ionisantes sont

généralement divisés en deux catégories [27]:

= Les effets déterministes, a seuil, sont des effets précoces a l'origine de la mort ou du

dysfonctionnement des cellules dont la gravité, au-dela du seuil, augmente avec la dose

délivrée.

= Les effets stochastiques comme les cancers/leucémies. Ce sont les effets probabilistes tardifs

dont la fréquence d’apparition augmente avec la dose délivrée mais dont la gravité est

constante.

Les procédures en radiologie doivent consister a délivrer le moins de dose possible tout en fournissant
un résultat satisfaisant en terme de qualité d’image c‘est a dire contenir I'information diagnostique
recherchée. Les seuils pour I'apparition des effets déterministes sont généralement élevés (plusieurs

Gy) et donc de plusieurs ordre de grandeur supérieurs aux doses délivrées pour les applications
diagnostics. De ce fait, dans la suite de notre travail seul les effets stochastiques devenant alors le

risque principal seront considérés.

L’énergie déposée dans les organes et tissus du corps humain va étre utilisée comme indicateur de

probabilité des risques stochastiques.
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1.11.1 DOSE MOYENNE ABSORBEE DANS LES TISSUS OU ORGANES SPECIFIQUES

On appelle Dt la dose moyenne absorbé dans des tissus ou des organes. Elle est égale au rapport entre
I’énergie absorbée (J) au tissu ou a I'organe T et la masse de I'organe ou tissus, m+>.

eT

DT =T (12)

Cette formule est plus couramment appelée « la dose a I'organe ». Son unité dans le Sl est le J/kg
portant un nom spécifique le gray (Gy).

Cependant il a été démontré que la probabilité des effets stochastiques dépend non seulement de la
dose absorbée mais aussi de la nature et de la facon dont I’énergie est déposée. Pour corréler la dose
au risque, il est nécessaire de prendre en compte les variations des effets sur les tissus liés a la nature
du rayonnement mais aussi a la variation de la radiosensibilité des organes/tissus concernés par
Iirradiation [28].

1.11.2 DOSE EQUIVALENTE DANS LES ORGANES ET LES TISSUS

La dose équivalente, Hr a un organe ou tissu, T est défini par la Commission Internationale de
Protection Radiologique (CIPR) 60 et 103 et I'International Commission on Radiation Unit (ICRU) 51
[29-31].Pour un type de rayonnement, R, c’est le produit d’'un facteur pondéré de nocivité du
rayonnement Wk par la dose a I'organe DT. Son unité est le sievert (Sv) lorsque la dose est exprimée
en Gy.

(13)
Hr=wgrDr

1.11.3 DOSE EFFICACE

La dose efficace est sans doute le meilleur indicateur car il prend en compte le type de rayonnement
et surtout le risque engendré par I'exposition. C'est le produit de la dose absorbée par un facteur Wg
de pondération radiologique lié au type de rayonnements et un facteur de pondération tissulaire Wr.
Wk est rarement mentionné en radiologie car égal a 1 pour les rayons X. Wy tient compte de la
sensibilité de I'organe aux rayonnements ionisants. En sommant sur les tissus, on obtient donc
I’expression de la dose efficace suivante :

E = THT
ZW (14)

Basée sur de nombreuses hypotheses, approximations et simplifications et qui plus est concue pour
les travailleurs, la dose efficace ne peut pas étre utilisée pour estimer un risque individuel mais
seulement pour évaluer une probabilité de détriment et non d’effets pour un individu en particulier.

L'unité de dose efficace est le sievert (Sv).
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Toutefois, les nouvelles recommandations de la CIPR 103 [30] ont introduit un nouvel ensemble de
valeurs wr sur la base d'études épidémiologiques portant sur I'induction de cancer chez les populations
exposées et les évaluations de risques héréditaires. Le tableau 1 montre les deux ensembles de
facteurs de pondération. Les principaux changements correspondent a la réduction de la valeur du
facteur de pondération pour les gonades (de 20% a 8%), en raison de l'importante réduction du
coefficient de risque nominal pour hériter de ces effets et de I'augmentation de la sensibilité des seins
(de 5% a 12%).

1.11.4 COEFFICIENT DE CONVERSION DE DOSE POUR L’EVALUATION DE LA DOSE AUX ORGANES/TISSUS.

Comme les grandeurs de radioprotection (H, E) liées aux risques ne sont pas mesurables, et
s’appliquent pour « un individu de référence de la population » sans autre considération, la dose
efficace doit étre évaluée a partir de certaines grandeurs dosimétriques mesurables et en utilisant un
«coefficient de conversion», ¢ spécifique. En général, ils peuvent étre exprimés par I'équation :

Quantité spécifique de dose

c =
Quantité normalisée de dose (15)

lIs sont également fonction de la procédure réalisée, de I’adge et du sexe du patient.

Lorsque I'on va s’intéresser aux effets stochastiques en scanographie, les grandeurs dosimétriques sur
lesquelles on va se baser et qui sont utilisées comme grandeurs de normalisation [30]:

= |'indice de dose scanographique volumique, IDSV,
= |e produit Dose Longueur, PDL,
= |adoseal'organe, Dr,

la dose efficace, E,

Tissus Wr SWr

Moelle osseuse, Colon, Poumon, Seins, Estomac, autres Tissus 0,12 0,72
Gonades 0,08 0,08

Vessie, Oesophage, Foie, Thyroide 0,04 0,16

Surface osseuse, peau, glande salivaire, Cerveau 0,01 0,04

Tableau 1 Coefficients de conversion pour différents tissus

Les directives de la Communauté Européenne [21] ont fourni une série de valeurs normalisées de doses
efficaces par PDL sur différentes régions du corps (Tableau 1).

Les calculs Monte Carlo en scanographie ont été réalisés pour suppléer au manque relatif de données
sur les doses normalisées d'organes disponibles pour les patients pédiatriques. Par exemple le logiciel
NCI-CT développé par le National Cancer Institute aux Etats-Unis permet de calculer la dose a I'organe
pour plusieurs morphologies [32].
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1.11.5 RISQUE EN PEDIATRIE
Shrimpton dans le rapport du National Radiation Protection Board (NRPB)-PE/1/2004 a présenté une
nouvelle série de coefficients pour la pédiatrie [33]:

" nouveau-né agé de 1l an,

= 5ans,
= del0ans,
= 15ans,

= des adultes.

Les coefficients de Shrimpton ont également été publiés en annexe C, Des recommandations
Européennes [21]. Ces résultats confirment les tendances pour une amélioration de I'évaluation de la
dose en pédiatrie par rapport a I'adulte dans les mémes conditions d'exposition. Plus récemment, le
rapport I’American Association of Physicists in Medicine (AAPM) n 2 96 [34] a également présenté les
mémes valeurs de dose efficace normalisée par PDL pour différents dges. Le tableau 2 reproduit
I'ensemble des valeurs de coefficient NRPB-PE/1/2004. (Tableau 2)

Région du corps Dose efficace par PDL (mSv (mGy.cm)?) par 4ge
0 1 5 10 Adulte
Tete/cou 0.0013 0.0085 0.0057 0.0042 0.0031
Tete 0.011 0.0067 0.0040 0.0032 0.0021
cou 0.017 0.012 0.011 0.0079 0.0059
Thorax 0.039 0.026 0.018 0.013 0.014
Abdomen/Pelvis 0.049 0.030 0.020 0.015 0.015
Tronc 0.044 0.028 0.019 0.014 0.015

Tableau 2 Dose efficace pour plusieurs régions du corps en pédiatrie et chez I'adulte

Il existe une procédure plus précise pour estimer la dose équivalente par les organes ainsi que la dose
efficace. Cette procédure est réalisée par plusieurs logiciels comme le logiciel CT-Expo et le logiciel
impact CT qui utilise une calculatrice dédiée a la dosimétrie des patients [35-36].

Les utilisateurs commencent par choisir un type spécifique de scanner, puis ils indiquent les limites de
la plage de balayage et les paramétres de protocole. Le logiciel calcule alors la dose absorbé et la dose
efficace. En général, la dose efficace est obtenue a I'aide du facteur de pondération tissulaire de la
CIPR 60. Cependant, depuis la version 2009 du logiciel ImPact et la version 2011 de CT-Expo (v2.0) [36]
les facteurs de la CIPR 103 sont utilisés.

Pierce et col. ont publiée en 2012 [37], une étude qui relie pour la premiére fois le risque de leucémie
et de tumeurs cérébrales en pédiatrie a I'exposition scanographique. Cette étude réalisée dans le cadre
d’un projet Européen vise a quantifier les risques scanographiques en pédiatrie et a vérifier les
hypotheses quant au risque plus important en pédiatrie (espérance de vie plus longue, radiosensibilité
plus importante, proportion plus importante d’organes/tissus irradiés) (Figure 27). Tout cela confirme
donc qu’en pédiatrie de nombreuses précautions et un suivi plus strict des procédures doivent étre
mis en ceuvre.
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Figure 27 Risque en fonction de I'dge d'exposition [4]

2 QUALITE D'IMAGE EN SCANOGRAPHIE PEDIATRIQUE

La qualité de l'image scanographique va dépendre des performances et des protocoles. Le diagramme
ci-dessous présente l'influence que peuvent avoir ces facteurs sur la qualité d’image. Dans ce travail

de thése, nous nous intéresserons a
I’équipement, le patient et I'opérateur.

Opérateur-
dépendant

Facteurs Equipement

Spécificité
du patient

I’étude de la spécificité des 3 facteurs principaux que sont

Kv, mA ou mAs, pitch,
collimation, I’épaisseur de
coupe, nombre de phase,

temps de rotation

Qualité
d’image
Bruit
CNR
Résolution
spatiale
Résolution en
contraste

Géométrie du scanner,
détecteur, filtration,
technique de réduction de

Taille du patient, age, poids,
région qui va étre scannée,
indication clinique
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2.1 VALEURS D’ATTENUATION AUX RAYONS-X, UNIFORMITE, CONTRASTE ET LINEARITE

Comme développé dans le début de chapitre, I'échelle des valeurs d’atténuation aux rayons- X (ou
échelle Hounsfield) est définie par deux points de référence HUair=-1000 et HUeau=0 [38].

20 cm water phantom 32 cm water phantom
mean value o mean value

center. —1.6HU 21.3HU Center: ~3.0HU 68.5 HU

top -09HU 14,8 HU top 1.6HU 348 HU

fight:  -1.3HU 14.7HU nght: -0.9HU 34.2HU

bottomn: -0.8 HU 146 HU bottom: -0.9HU 35.1 HU

left: 13HU 149HU left: 0.1HU 353HU

Figure 28 L'uniformité de I'image est mesurée avec des fantémes cylindriques
remplis d’eau. Les valeurs moyennes d’atténuations aux RX de I'eau dans les régions
d’intérét sélectionnées ne doivent pas varier de plus de 4 HU par rapport a la valeur
fixée par I'échelle Hounsfield HUeau=0. Les fantémes utilisés sont des fantémes
cylindriques de diamétre 20 et 32 cm

Les valeurs d’atténuation aux rayons-X des tissus mous (Figure 28) et donc leur contraste, défini
comme la différence des valeurs d’atténuation de structures voisines, sont dépendant de I'objet
traversé. Pour des matériaux ayant un numéro atomique différent de celui de I'eau, les valeurs
d’atténuation (et donc le contraste) peuvent varier d'un scanner a I'autre. Ces valeurs vont également
dépendre, de I'énergie du faisceau de rayons-X et du matériau environnant.

La linéarité permet généralement de garantir la justesse d’un systeme de mesure. En scanographie,
elle va permettre de prouver qu’un changement en entrée du systéme (ici le coefficient d’atténuation
M) va étre traduit en sortie (valeurs d’atténuation aux rayons -X en HU) de maniére appropriée. En fait,
il s’avere que la différence entre les p d’un facteur c peut étre causée par une différence de densité
(qui induit alors un changement linéaire des HU) ou par une différence de numéro atomique qui va
alors dépendre de I'énergie du faisceau, des caractéristiques des détecteurs et donc conduire a des
changements non linéaires de HU.

2.2 BRuUIT

Chaque valeur mesurée est soumise a une incertitude. Pour un systeme idéal, cette erreur devrait étre
d’origine purement statistique, c'est-a-dire causée par les fluctuations du nombre de rayons-X
enregistrés par les détecteurs. On appellera ca le « bruit de I'image ». Ce bruit appelé o est déterminé
comme |'écart type des valeurs Pi issus de N pixels, d’'une région d’intérét (ROI) déterminée,
relativement a leur valeur moyenne P :
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La valeur du bruit o augmente quand les détecteurs regoivent moins de rayons-X (c'est-a-dire une forte
atténuation 10/1 due a une forte absorption de I'objet traversé), quand l'intensité du tube a RX diminue
et quand I'épaisseur de coupe S diminue.

[O/I
EXmAs XS

Cette formule montre que les mAs (et donc la dose) doivent étre augmentés d’un facteur 4 pour
réduire le bruit d’un facteur 2. € est un facteur systeme dépendant. Le facteur fA prend en compte
I’effet du filtre de reconstruction. En effet, 'utilisation d’un filtre dur augmente le bruit de I'image alors
gu’un filtre mou conduit un niveau de bruit plus faible [39].

L'influence du bruit sur la détection des objets a faibles contrastes est présentée par la Figure 29. Cet
exemple montre bien que le niveau de bruit, et donc la résolution en contraste dépendent fortement
de la dose et des parametres d’acquisition. Il permet également de montrer qu’une diminution de dose
excessive peut entrainer une perte d’information et donc mener a un diagnostic biaisé.

Figure 29 La détectabilité des objets a faible contraste dépend du niveau de bruit. A gauche, acquisition réalisée a forte
dose. A droite acquisition réalisée a faible dose

2.3 RESOLUTION SPATIALE, RESOLUTION A FORT CONTRASTE

La résolution spatiale est la distance minimum permettant de différencier deux objets. Elle peut
également étre la taille minimum d’un objet que I'on peut détecter. Elle est généralement déterminée
pour des structures a fort contraste dans le but de s’affranchir du bruit environnant

On peut mesurer directement la résolution spatiale, avec des bar-patterns, et des méthodes de calculs
indirects tels que la MTF (Modulation Transfer Function) (Figure 31) [39]. Les méthodes directes sont
rapides et simples a interpréter. Leur évaluation est subjective selon le choix de la fenétre de
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visualisation, des critéres de décisions choisis, du fait qu’une barre a disparu ou est visible. Cependant
ces méthodes présentent des erreurs et des approximations dues a la subjectivité de la procédure.
Pour effectuer des tests plus fiables et moins subjectifs, comme la vérification qu’un systeme est bien
conforme aux spécifications du constructeur, la MTF reste la méthode la plus fiable. On la calcule a
partir d’une bille ponctuelle (Figure 30c). L’acquisition de cette bille composée de tungsténe (le plus
souvent), permet d’obtenir la fonction de dispersion ponctuelle (Point Spread Function (PSF)) du
systeme. La transformée de Fourier de cette PSF permet d’obtenir la MTF. La MTF est une mesure
objective du contraste avec lequel les fréquences individuelles (mesurées en paire de lignes par cm
Lp/cm) sont reproduites par le systéme d’imagerie. [38]

=W
T
1111 11T

e ||| IIIII

point spread function modulation transfer
c) CT image function

Figure 30 Images résultant de différents tests de résolution. a) fantéme dit « a trous »,
b) bar pattern, c) fil de métal fin permettant la mesure de la PSF et donc le calcul de la
MTF

Cette méthode est également la méthode de référence pour calculer la résolution spatiale.

La résolution spatiale est exprimée sous la forme d’une fréquence pour un pourcentage de la MTF
donné. La limite de résolution spatiale obtenue pour un systeme donné est souvent spécifiée a 10%
de la MTF. Plus l'aire sous la courbe de la MTF sera importante, meilleure sera la résolution spatiale.
Les scanners actuellement disponibles sur le marché atteignent des résolutions de 25 pl/cm. La
meilleure résolution spatiale est obtenue avec des filtres de reconstruction durs (Figure 31). La
reconstruction avec des filtres dits « durs » n’est donc recommandée que pour la détection d’objets a
fort contraste. Une reconstruction avec des filtres standards ou mous réduira la résolution spatiale
mais également le bruit et les artefacts, ce qui augmentera la détectabilité d’objets a faibles contrastes
[38].
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Figure 31 La Fonction de Modulation de Transfert (MTF) dépend du filtre de reconstruction utilisé

2.4 RESOLUTION DE CONTRASTE, RESOLUTION A FAIBLE CONTRASTE

La résolution a faible contraste est définie comme la capacité a distinguer des détails de faible
contraste. Elle est déterminée par le niveau de bruit dans I'image. Alors que le calcul du bruit o est
relativement simple a réaliser, la détermination de la résolution a faible contraste est assez subjective.
En se basant sur des fantdmes spécifiques (Figure 32), I'observateur décide ou non s’il voit la structure
a faible contraste. La résolution en contraste n’est pas seulement déterminée par le rapport signal a
bruit (Signal to Noise Ratio, SNR) mais également par la taille des structures qui intervient dans leur
détection. Cette relation est exposée par la Figure 32. Les limites de valeurs des courbes pour des petits
objets a fort contraste correspondent a la résolution spatiale limite [6].

spatial resalution mit

obeject diameter, mm

& 100 T T TTTI _‘}
- =
W -~ -
o o -
§ - L—scanner A .
" B m dominated
| _}-—scanner
L - oy MTF
l
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Figure 32 Exemple de fantémes permettant d’estimer la détectabilité d’objets a faible contraste. La résolution en contraste dépend du niveau de

bruit mais également de la résolution spatiale. Les structures ayant un contraste et/ou un diamétre au-dessus (ou a droite) de la courbe respective

peuvent étre détectées convenablement
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2.5 QUALITE D’IMAGE POUR LES SCANNERS HELICOIDAUX

2.5.1 BRruIt

En scanographie hélicoidal, le bruit dépend du systeme utilisé et des paramétres
d’acquisition/reconstruction de la méme maniére qu’en scanner incrémental. Le bruit est influencé
par la sélection de I'algorithme d’interpolation en z (Tableau 4) Interdépendance du bruit, de la dose
et de la résolution [40].

d Pitch Bruit

mim360° - HU unité relative
0 0 4 34 1,00
2 0.4 3,61 0,83
5 1.0 3,60 0,83
8 1.6 3,58 0,82
10 20 3,61 0,83

Tableau 3 Influence du choix de I'algorithme d’interpolation sur la valeur du
bruit.

Pour évaluer les performances globales d'un systéme, il est nécessaire de comprendre
I'interdépendance des paramétres de qualité d’image les plus importants : le bruit, la dose et la
résolution. La relation entre le bruit o et la dose D est généralement exprimée sous la forme simple :

1 (18)
goes, [—
D

Ce qui veut dire que le produit du bruit au carré par la dose est constant pour un bon systéme. Etant
donné que le bruit et la dose doivent étre, de préférence, les plus faibles possibles, le systéme
permettant d’avoir un produit 6%D le plus faible possible sera le meilleur. La relation entre le bruit et
la résolution est donnée, dans le cas d’une image 2D, par :

1
AL

() o<

OuU A€ représente la taille du pixel

Pour une image 3D isotrope, comme |'épaisseur de coupe est égale a la taille du pixel, cette relation
devient :

(20)
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Etant donné que la résolution spatiale et la dose doivent é&tre, de préférence, les plus faibles possibles,
le systtme permettant d’avoir un produit 0% AE* le plus faible possible sera le meilleur. Une autre
relation entre le bruit au carré o? et la dose D, dépendante de I'épaisseur de coupe S et/ ou de la taille
du voxel, est la suivante :

) 1
F o —— (21)

d*xD

Cette relation est valable pour des acquisitions isotropes. Dans le cas contraire, d? doit étre remplacé
par d-S.

3 LEGISLATION POUR LA GESTION ET LA REDUCTION DE LA DOSE EN
SCANOGRAPHIE

3.1 REGLEMENTATION ISSU DE LA DIRECTIVE EUROPEENNE EURATOM 97/43

La directive 97/43 EURATOM de la Communauté Européenne de I'Energie Atomique relative a la
radioprotection des personnes exposées aux rayonnements ionisants a des fins médicales a été
transposé en droit francais en France a partir de 2000. [21-22]

Ces 3 grands principes sont :

= Lajustification

= |'optimisation (Réaliser un examen avec le moins de dose possible tout en gardant une qualité
d’image interprétable)

= Lalimitation de dose remplacée par la notion de Niveau de Référence Diagnostique (NRD) ;

3.2 FORMATION A LA RADIOPROTECTION

Le Code de Santé Publique (CSP) (Art L1333-11) rend obligatoire la formation initiale et continue a la
radioprotection des Patients de tous les professionnels qui pratiquent des actes de radiothérapie,
radiodiagnostic, des travaux de recherche bio-médicale entrainant une exposition a des rayonnements
ionisants, des actes de médecine nucléaire ainsi que les intervenants externes et experts en physique
médicale [41].

Les radiologues, radiothérapeutes, médecins nucléaires et tous les médecins utilisant des
rayonnements ionisants, manipulateurs et les personnes spécialisées en physique médicale (PSRPM)
avaient 5 ans pour valider cette formation suite a I'arrété du 18 mai 2004 [42]. Cette formation doit
étre mise a jour tous les 10 ans. Une réforme de la formation a la radioprotection des patients est
actuellement en préparation en France.
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3.3 LEGISLATION POUR LES CONSTRUCTEURS, LA MAINTENANCE ET LE CONTROLE QUALITE DES
APPAREILS

Le CSP dans le décret n 2004-547 du 15 Juin 2004 rend obligatoire la présence de dispositif permettant
d’informer I'utilisateur sur la quantité de rayonnement produit par le dispositif médical [43].

L'affichage du CTDIyo et du PDL a été normalisé par la Commission Electrotechnique Internationale
(CEl) [44].

L’Autorité de Sureté Nucléaire (ASN) doit fournir une autorisation dont la validité varie de 2 a 10 ans
au maximum (la demande de renouvellement doit étre formulée 6 mois minimum avant la date
d’expiration) lors de I'installation d’un scanner (Art L3333-4/R13333-17) [45].

Suite a l'arrété du 3 mars 2003 fixant la liste des dispositifs médicaux soumis a l'obligation de
maintenance et au contrdle qualité, I’Agence Nationale de Sécurité du Médicament (ANSM) et des
produits de santé est devenue I'organisme responsable de leur mise en application.

3.4 JUSTIFICATION ET OPTIMISATION DES EXAMENS

La justification des actes scanographiques est incontournable lorsque I'on veut maitriser I'exposition
de la population aux radiations ionisantes. Le document « Radiation Protection 118 » mis a jour en
2008 par la Commission Européenne, fournit un ensemble de bonnes indications pour la pratique
scanographique [46].

Les recommandations Européennes pour la scanographie multibarettes servent de base au principe de
justification. En effet, il est expliqué qu’en scanographie les actes peuvent étre trés variés et de ce fait,
il est trés important que le médecin-demandeur fournisse un maximum d’information clinique pour
gue le radiologue-réalisateur de I'acte puisse choisir la technique la plus adaptée pour répondre a la
guestion clinique. Les examens répétés et souvent inutiles doivent étre bannis.

Des Guides du bon usage des examens d’imagerie médicale et de procédures radiologiques de la
Société Francaise de Radiologie sont régulierement mis a jour pour aider les praticiens dans le
processus de justification et d’optimisation des actes [47].

Les manipulateurs en radiologie doivent étre bien formés et maintenir leur niveau de compétence car
en routine clinique, ce sont eux qui vont réaliser les examens. Ils sont donc a méme d’adapter les
parametres techniques des protocoles en fonction de la morphologie des patients et en fonction de
I'indication clinique précisée par le Médecin.

Les informations issues des précédents examens doivent étre visualisées avant I'acquisition pour éviter
les doses élevées. Les autres techniques d’imagerie de substitution n’utilisant pas de rayonnements
ionisants (US, IRM) doivent étre préférées si elles permettent de répondre a la question clinique [48].
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3.4.1 NIVEAUX DE REFERENCE DIAGNOSTIQUES (NRD)

De plus en plus de pays disposent de Niveaux de Référence Diagnostiques dédiés a la pédiatrie [49].

L'objectif principal des NRD est d’éliminer les expositions élevées et ainsi d’améliorer la pratique
clinigue que cela soit au niveau national, régional ou local. En scanographie, ils vont étre le reflet de la
pratique mais ne garantissent pas pour autant une pratique scanographique bien optimisée. Les
valeurs de doses trop élevées associées a certains examens vont pouvoir étre identifiées ce qui
favorisera la mise en place d’actions correctrices.

TABLE 6.10—EC DRLs for pediatric CT examinations (EC. 1996b).

Examination Patient Age (v) OTOE el & Les premiers NRD en pédiatrie ont été
Brain <1 20 établi par la Communauté Européenne
5 60 en 1996 [50].

10 70
Chest (general) <1 20
5 30
10 30 Cette étude fournie des valeurs
::'r]xj.-e-t (high-resolution <1 30 indicatives de CTDIW pour 3 éges :
5 40
| |
10 50 <1 an
Upper abdomen =<1 20 - 5 ans
> a5 = 10 ans
10 30
Lower abdomen-pelvis <1 20
£ s 5 examens :

Tableau 4 Premiers NRD dédiés a la pédiatrie en 1996 EC n
= Crane

= Thorax « standard »

= Thorax « haute résolution »
=  Abdomen supérieur

= Pelvis

En 2005, I’Allemagne a lancé une grande enquéte dosimétrique dédiée a la scanographie pédiatrique.
Cette enquéte était focalisée sur 5 examens (crane, sinus, thorax, abdomen pelvis et rachis lombaire)
et sur 5 classes d’ages (<1an, 1-5 ans, 6-10ans, 11-15 ans, >15 ans) [51].

Des recommandations avec des valeurs de NRD abaissées par rapport a celles déja existantes ont pu
voir le jour grace a cette étude. En 2006, les britanniques ont publié de nouveaux NRD [52].

En Belgique une étude multicentrique a été initiée en 2007 au sein de 18 hopitaux et pour 21 scanners.
Elle s’est focalisées sur 5 examens (crane, thorax, abdomen, sinus, et oreille interne) sur 4 classes
d’ages (0-1 an, 5ans, 10 ans, 15 ans) [53].

En Suisses des NRD pour les enfants et les adolescents ont été créés pour cinq catégories d’age.

= NRD Suisses pour les enfants et les adolescents [54]
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NRD (75° percentile)

Examen / problématique CTDlyg [mGy] PDL [mGy-cm]
H B H B
nouveau-né 27 - 290 -
=01 33 - 390 -
1| Crane / cerveau % 15 40 - 520 -
< |60 50 - | 70| -
11-15 50 - 920 -
nouveau-né 9 - 70 -
|01 11 - 95 -
2| Visage / sinus nasaux % 1-5 13 - 125 -
< (610 17 - 180 | -
11-15 20 - 230 -
nouveau-né 2 1 25 12
|01 3.5 1.7 55 28
3 | Thorax % 1-5 5.5 2.7 110 55
< (610 85 | 43 | 210 | 105
11-15 - 6.8 - 205
nouveau-né 3 1.5 55 27
|0 5 | 25 | 145 | 70
4| Abdomen % 1-5 8 4 255 125
< (610 13 | 65 | 475 | 240
11-15 - 10 - 500
nouveau-né | 7.5 3.7 85 42
|01 13 6.5 165 85
5| Colonne lombaire % 1-5 20 10 270 135
[=;]
< | 6-10 32 16 430 215
11-15 - 26 - 380
Tableau 5 NRD Suisse pour la pédiatrie [54]
= NRD Belges pour les examens de scanographie enfants [55].
Tableau 6 NRD Belges en pédiatrie pour tous les examens
Enfants CTDlvoi (MmGy) DLP (mGy.cm)
Examen simple Examen simple Examen complet
Examen P25 NRD (P75) P25 NRD (P75) P25 NRD (P75)
Abdomen 3,2 6,7 175 300 120 320
Créne (cerveau) 21,0 44,5 300 690 350 755
Sinus 2,2 6,0 28 75 28 75
Thorax 1,3 3,6 33 125 33 125
Thorax-abdomen - - - - - -
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DLP (mGy.cm)

Examen simple Examen complet
Age P25 | NRD (P75) P25 | NRD (P75)
<1 200 400 225 420
1-<5 285 570 320 610
Créne (cerveau)
5-<10 345 700 380 735
10-<15 415 885 510 995

Tableau 7 NRD Belges en fonction de I'dge du patient pour I'examen du crane

3.4.2 LES NRD EN FRANCE

Dans une étude de la Société Francophone d’Imagerie Pédiatrique et Prénatale (SFIP)/IRSN publiée en
2009, Hervé Brisse évalue les niveaux actuels d’exposition en scanner multi-coupes pédiatrique et en
déduit des recommandations pour la pratique pouvant servir de base a I'élaboration de futurs niveaux
de référence diagnostiques [56].

Ces recommandations ont ensuite été utilisées et testées dans plusieurs hépitaux en France. Ce n’est
gu’en 2012 que I'IRSN publie des NRD officiels dédiés a la pédiatrie en se basant sur 3 catégories de
poids et pour 5 examens comparables a I'’étude menée en Suisse en 2008 [57].

POIDS 10 kg POIDS 20 kg POIDS 20 kg
EXAMEN IDSW PDL IDSW PDL IDSW PDL
[(mGy) [(mGy.cm) [(mGy) (mGy.cm) | (mGy) | (MGy.cm)

Enceéphale 20 420 40 500 S0 S00
Massif facial 25 200 25 2735 25 200
R.ochers 45 160 J0 280 85 240
[Thorax ] =0 4 53 ] 140
Abdomen-pelvis 4 20 3 120 7 2435

Tableau 8 NRD Frangais pour la pédiatrie (IRSN 2012)
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4 REDUCTION DE DOSE LIEE A L’ASPECT TECHNIQUE DES APPAREILS

La question de la réduction de dose a fait I'objet de nombreuses études depuis le début des années
1990. Dans certains pays comme aux USA les travaux menés sur cette problématique ont eu pour
résultat la création de groupes de réflexion comme la « Image Gently Initiative » ou en Europe
« EuroRadiology » [58-59].

Dans un premier temps, la réduction de dose en scanographie va se faire en diminuant la charge du
tube ce qui aura pour conséquence une diminution de I’exposition aux rayons-X du patient. En gardant
les autres parametres constants, cette diminution de I’exposition aura pour résultat une diminution
de la quantité de rayons X arrivant au niveau du détecteur. Ceci aura pour conséquence d’augmenter
le niveau de bruit dans I'image avec une répercussion possible sur la qualité de I'image.

Réduction de dose et qualité d’image diagnostique sont étroitement liées. Les technologies de
réduction de dose impliquent une optimisation de la partie « hardware » ou matériel du scanner. Ces
modifications permettront de réduire la dose tout en garantissant une qualité d’image diagnostique.

Parmi les technologies qui permettent de diminuer la dose on trouve (Figure 33) [60]:

= ['amélioration de la technologie des détecteurs

= La modulation de la dose et le contréle automatique d’exposition

= Les reconstructions itératives

= |'adaptation de la collimation

= Desfiltres qui s’adaptent en fonction des données en pré-processing

N Dose
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Figure 33 Evolution des techniques de réduction de dose (IRSN 2013)
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4.1 MODULATION AUTOMATIQUE DU COURANT DU TUBE

Un moyen efficace pour réduire l'irradiation et qui est utilisée aujourd’hui en routine clinique est la
modulation automatique du courant du tube (MACT) [61]. Il en existe deux types:

= la lere est fondée sur I'étude de I'atténuation sur un topogramme avec une modulation dans
I'axe Z de déplacement de la table

= La seconde, qui est appelée « modulation angulaire » est basée sur une évaluation du bruit
guantique a partir des projections acquises sur une rotation du statif de 180°. Suite a cette
évaluation, le systéme va adapter le courant sur les 180° suivant. Le courant est donc ajusté
en fonction des mesures effectuées au cours de I'acquisition.

Chez Phillips [62], I’Automatic Current Setting ou ACS incluant la technique Z-Dose-Modulation est
ajoutée dans le systéme de réduction de dose « Dose-Right ». Cette technique va proposer des mAs a
I'opérateur afin d’avoir un bruit quasi identique a un niveau de référence prédéfini dans le
département de radiologie. Avec ce mode la console affichera des valeurs de CTDIvol avec ou sans
I'utilisation de la modulation.

Toshiba a développé Sure Exposure 3D qui est un systéme de modulation dans I'axe Z [63]. Il évalue
automatiquement I'épaisseur de coupe, pitch, les effets du kV, et I'algorithme sur le niveau de bruit. Il
sélectionnera ensuite le courant du tube en fonction du niveau de bruit sélectionné parmi 4
possibilités.

Le systeme CARE Dose-4D (Siemens) est un systéme de modulation angulaire qui combine deux actions
(Figure 34) : une premiére qui va procéder a un ajustement en se basant sur I'absorption mesurée sur
un seul topogramme et sur la taille du patient [64]. Le mA maximal de chaque coupe sera déterminé
lors de cette étape. La seconde en fonction des différentes régions traversées va procéder a un
ajustement en temps réel basé sur I'atténuation du faisceau de rayons X. On aura alors une variation
des mA de 500 mA a 30 mA. Wang et al. ont montré que I'utilisation de cette technique autorisait une
réduction de dose de I'ordre de 10 et 60 %, en fonction de la région examinée et du morphotype du
patient [65].

réduction de la

d dose basde sur
g le topogramme
E .
scanner 4 mA
constant
modulation

angulaire de la
dose en temps réel

abdomen pelvis
120 mAs §5 mAs 105 mAs

Figure 34 Le systéme CARE Dose-4D (GE)
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Brisse et col ont montré que le systeme de GE pouvait générer des réductions de doses pouvant
atteindre 60 % pour I'abdomen [66].

Alors que le MACT est un grand pas vers |'optimisation individuelle de I'exposition et la stabilisation de
la qualité d'image, quelques questions demeurent:

Il n’y a pas un indice de bruit optimal adapté a la morphologie de tous les patients. En effet dans le cas
de la pédiatrie, I'indice de bruit doit étre faible pour pouvoir distinguer les zones d’intéréts alors que
chez I'adulte on peut s’"accommoder d’un indice de bruit plus important car le patient présentera de
plus grandes quantités de graisses (agent de contraste naturel afin de mieux distinguer les différents
organes).

4.2 CAS DE LA PEDIATRIE

Toutes les techniques décrites précédemment peuvent étre utilisées pour minimiser I'exposition des
patients en pédiatrie. Cependant le MACT a montré des résultats non significatifs pour les patients
présentant une petite morphologie [67]. Cette technique a particulierement montré son efficacité chez
I'adulte. En effet, les techniques qui ont pour objectif de maintenir un niveau de bruit constant vont
sous exposer les patients pédiatriques. Les constructeurs commencent a fournir des protocoles
adaptés a la morphologie des patients pédiatriques a I'image de Phillips qui a inclus dans sa nouvelle
gamme des protocoles dépendant de la morphologie [68].

4.3 PARAMETRES DE RECONSTRUCTION

4.3.1 FILTRE ADAPTATIF

Cette technique est basée sur la moyenne locale des données de projection. De cette maniere, lorsque
le signal augmente, le SNR local est amélioré. Cette technique est uniquement utilisée pour les
projections ayant un faible signal et un haut niveau de bruit. Comme ce filtre est utilisé pour la
reconstruction des images, le bruit et les artéfacts dans I'image sont réduit tandis que la résolution
spatiale est faiblement affectée.

Cependant une bonne connaissance du systeme et de ses effets est nécessaire pour profiter de
maniere optimale de cette technique pour éviter d’obtenir des images trop lisses.

L'utilisation de filtres de reconstructions pour réduire directement le bruit des projections, permettra
dans les régions a forte atténuation comme les épaules ou le pelvis une amélioration de la qualité des
coupes avec une faible perte en résolution spatiale. L'irradiation du patient sera donc diminuée car le
bruit sera plus faible. Enfin, les constructeurs ont développés des filtres adaptés a la région examinée
ainsi qu’au morphotype des patients [69].

4.3.2 RECONSTRUCTION ITERATIVE

La FBP a été abandonnée peu a peu en médecine nucléaire au profit de méthodes itératives qui sont
bien plus efficaces dans le traitement de signaux bruités. En revanche, un des inconvénients de ces
reconstructions itératives est de demander des ressources informatiques plus importantes [70].
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C’est pourquoi ce sont d’abord les petites matrices d’images de la médecine nucléaire qui ont pu en
bénéficier.

Pour le scanner, il a fallu attendre que la puissance informatique soit suffisante pour permettre de
traiter le grand nombre de données que génére le scanner. C’'est d’abord General Electric (GE) qui a
proposé l'option ASIR (Adaptive Statistical Iterative Reconstruction) avec 10 niveaux d’itération
possibles de 0 a 100% [71]. Cette méthode itérative (Figure 36) s’applique sur les données brutes et
permet d’obtenir une image équivalente en qualité avec une réduction trés significative de dose par
rapport a la rétroprojection filtrée. ASIR est une méthode itérative qui part d'une premiére image
obtenue par FBP. En utilisant un modéle prenant en compte quelques caractéristiques du scanner, la
premiere itération reconstitue des données brutes virtuelles et les compare aux données brutes
réelles. Il en résulte une nouvelle image, qui va servir de point de départ a une nouvelle itération
(Figure 35). De nouveau a partir de la deuxiéme reconstruction, on reconstitue une nouvelle série de
données brutes virtuelles que I'on compare aux données brutes réelles et ainsi de suite. En quelques
itérations, il est obtenu une image qui rend mieux compte du signal effectivement détecté. Les facteurs
générant le bruit sont pris en compte pour mieux les soustraire.

- a- e
3 Raw ViSiR™
data}
v
FBP Reconstruction itérative
Reconstruction Directe dans 'espace image

N

FBP avec filtres
itératifs 2 :

; Réduction de dose
el e pla Bl Compromis réduction

de dose / résolution

Réduction de dose Meilleure qualité Qualité image
image exceptionnelle a dose
a faible dose minimale

Figure 35 Evolution des RI chez GE

GE est déja passé a la génération suivante avec le MBIR (Model Based Iterative Reconstruction) appelé
VEO [72]. Cette reconstruction utilise un modeéle plus complet que celui utilisé par ASIR pour produire
les données brutes virtuelles mais demande encore trop de temps de calcul pour étre implantée et
utilisé efficacement en routine clinique. Elle permet de diminuer encore la dose (de 10 % pour Jiang
Hsieh et al. [73] a 25% et d’apres Sarabjeet Singh et al. par rapport a ASIR [74]). De nombreuses
communications démontraient qu’il était réaliste d’appliquer une réduction de 50 % (pour VEO) de la
dose pour une qualité d’images équivalente.
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Les concurrents ont également développés des solutions utilisant les reconstructions itératives :

= iDose’ chez Philips (6 niveaux de reconstruction L1 & L6)

= SAFIRE (Sinogram AFfirmed Iterative REconstruction) chez Siemens (5 niveaux de
reconstructions de S1a S5)

= AIDR (Adaptive lterative Dose Reduction) pour Toshiba (4 niveaux de reconstruction de 0 a 3,
0 = FBP, 1= Niveau moyen 2= Niveau standard 3= niveau fort)

Rétroprojection filtrée classique

A

/ 4
St;té?;:ai Anatomic al
Mode] H Mo

Compare /

T A

Figure 36 Principe des RI

Ces méthodes ne reviennent pas aux données brutes, ce qui leur permet d’étre plus rapides, mais
interviennent sur l'image reconstruite. Elles appartiennent a la famille des filtrations apres
reconstruction basées sur une premiere reconstruction FBP qui privilégie les détails et qui contient par
conséquent beaucoup de bruit. Il s’agit alors d’appliquer un filtre adaptatif c’est a dire qui peut avoir
des caractéristiques différentes sur chaque (groupe homogene de) pixel de I'image. L'image obtenue
peut alors conserver les détails tout en étant « nettoyée » par ailleurs. La construction du filtre ou
I"application de filtres pouvant étre un processus itératif, permet aux concurrents de revendiquer
également le terme « reconstruction itérative ». Il ne faut pas pour autant minimiser I'intérét de ses
méthodes. Certains de ces filtres sont tridimensionnels et conduisent a des résultats que de
nombreuses communications scientifiques démontrent avoir des gains potentiels en dosimétrie
équivalent a ceux de ASIR [75-76]. Elles ont également I'avantage de garder la FBP comme méthode
de reconstruction des données brutes, elles donnent donc des contrastes et une texture connus par
les radiologues contrairement a ASIR qui donne des images moins habituelles. Les temps de
reconstructions sont également plus longs que la pour la FBP seule et ont également nécessité une
évolution du matériel informatique.
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SAFIRE (Figure 37) est un mode de reconstruction itérative comprenant le logiciel et un reconstructeur
dédié. Il compléte IRIS (Iterative Reconstruction in Image Space) sorti en 2009 [76]. SAFIRE est un
double algorithme de reconstruction, qui permet a la fois de réduire la dose tout en réduisant le bruit
dans l'image, et également d'améliorer la qualité image en réduisant les artéfacts. Comme IRIS, ce
nouvel algorithme travaille sur les données images, et rajoute des itérations sur les données brutes,
avec un temps de reconstruction similaire aux reconstructions normales, grace a un nouveau
calculateur plus puissant.

Si toutes les reconstructions itératives sont adaptables a chaque technologie de scanner, il faut
cependant disposer d’une puissance informatique suffisante. Elle permet d’atteindre des objectifs trés
importants en termes de réduction de dose (bien au-dela des autres techniques) et c’est pour cela
gu’elle fait actuellement I'objet de toutes les attentions. Plusieurs études ont montré que la réduction
de dose pouvait aller jusque 50% [77] et 70% [78] en gardant une qualité d’'image interprétable.

Les techniques de reconstructions itératives sont encore récentes en scanographie malgré le fait
gu’elles existent depuis longtemps. Cependant, elles n’étaient pas vraiment compatibles avec une
utilisation en routine clinique. Les résultats actuels sont encourageants et les constructeurs continuent
de travailler pour résoudre certains problemes [78] :

= Des artefacts sont souvent présents

= Un aspect « artificiel » peut se produire méme s’il est jugé acceptable par certains radiologues.

= Laterminologie des différents algorithmes n’est pas encore standardisée mais ils sont souvent
vendus sous la méme appellation.
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Aujourd’hui, il existe deux a trois générations de techniques par constructeurs (Tableau 9) qui ont
permis de réelles améliorations.

M

VISIR ASIR
Philips iDose
Siemens IRIS SAFIRE
Toshiba AIDR / AIDR3D

Tableau 9 Génération de Rl en fonction des 4 grands constructeurs

4.4 REDUCTION DE DOSE EN MAXIMISANT LE CONTRASTE

4.4.1 TECHNIQUES A BAS KV

Les techniques a faible kV augmentent le contraste des matériaux possédant un nombre atomique
important comme le matériel de contraste mais augmente également I'absorption de la dose. Dans les
régions a faible absorption, I'augmentation du contraste surpasse I'absorption de la dose (meilleur
bénéfice/risque) [73]

Wang et col. ont montré I'efficacité de ces techniques en angiographie scanographique et dans tout le
procédé scanographique nécessitant une maximisation du contraste [80]. Pour une meilleure
efficacité, ces approches ont besoin d’étre utilisées avec un large fenétrage ce qui va permettre de
garder un SNR constant tout en réduisant la dose de radiation [81]. En pédiatrie, ces techniques sont
devenues la norme pour les examens nécessitant beaucoup de contraste (thorax et cceur).

Cependant, les protocoles a faible kV sont utilisés a tort sur les patients en surpoids ou dans des régions
présentant une absorption importante comme I'abdomen chez les patients obeses. Cela va se ressentir
sur la qualité d’image avec une image trés bruitée [80].

4.4.2 EPAISSEUR DE COUPE RECONSTRUITE

Le principe de cette technique consiste a effectuer une acquisition en coupe fine / reconstruction
épaisse et est basée sur des reconstructions multiplanaires a partir des zones de bruit isotropiques
d’un ensemble de données.

Kamel et col. ont montré qu’en application sur des protocoles en pédiatrie, il était possible de garder
une bonne résolution spatiale tout en réduisant le bruit dans le plan de I'image et en augmentant
I’épaisseur de coupe de I'image reconstruite [82]. Cette technique a I'avantage d’empécher une
augmentation de la dose due a la finesse des coupes.
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L’épaisseur de la coupe originale doit étre adaptée a la bonne résolution spatiale le long de I'axe-z. De
maniere générale, une haute résolution est utilisée pour les régions riches en squelette (os) ou le
thorax alors que de faibles résolutions (collimation deux fois moins importante) sont suffisantes pour
la région de I'abdomen. Ceci est trés important puisque |'efficience de dose de beaucoup de scanners
est plus importante pour les collimations les plus larges.

5 OPTIMISATION DES PROTOCOLES

La nécessité d’optimiser les protocoles a toujours existé mais n’est réellement prise en compte que
depuis le début des années 1990. Ceci a conduit a I’élaboration d’un document appelé « EU Quality
Criteria for Computed Tomography » [83]. Ce document a ensuite servi de base pour la création d’un
document de la commission Européenne relatif aux bonnes pratiques en scanographie multibarettes.
Ce document décrit une longue liste des facteurs qui ont besoin d’étre optimisés.

Cette équipe a également travaillé sur des recommandations pour la pédiatrie.
Il faut donc:

= Optimiser la préparation du patient (produit de contraste, diminution des artefacts)

=  Augmenter la vitesse de rotation (pour réduire les effets de mouvements)

=  Optimiser 'apnée et I'injection de produit de contraste

= Adapter les parametres pour avoir une exposition adaptée a I'indication et a la morphologie
du patient

5.1 STRATEGIES D'OPTIMISATION

Aux Etats Unis, les efforts qui ont été faits pour adapter les protocoles a la morphologie du patient ont
débouché sur la création de la campagne « Image Gently » qui suggere les 10 étapes suivantes pour
I’optimisation en pédiatrie [84]:

Tableau 10 Stratégies d'optimisation issus de la campagne Image Gently

1. Augmenter la prise de conscience et la compréhension des questions relatives au rayonnement parmi les
radiologues,

2. Faire appel aux services d'un physicien médical qualifié,

3. Obtenir une accréditation de I'American College of Radiology pour votre stratégie d’action

. Le cas échéant, utiliser une stratégie d'imagerie alternative qui n'utilise pas de rayonnement ionisant,

. Déterminer si I'acte scanographique est justifié pour l'indication clinique

. Etablir des NRD

. Etablir des niveaux de dose en pédiatrie en fonction de la morphologie

. Optimiser les parameétres de |'examen pédiatrique

. Centrer le patient,

. Réduire les doses lors du Topogramme

. mode axial VS le mode hélicoidal,

. réduire la taille du détecteur dans I'axe z pendant |'acquisition,
. Ajuster le produit courant du tube / temps d'exposition,

. Régler les kV

g. Augmenter le pitch

h. Manuel ou auto MACT

SO O 0O T 0oNoubs

9. Analyser uniquement la zone indiquée : Une acquisition

10. Préparer un environnement adapté aux enfants
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Il faut donc adapter les parameétres en fonction de :

=  Morphologie du patient : Recommandations sur la morphologie commencent a voir le jour
= Région d’intérét : Limiter a la plus petite région possible
= Sensibilité des organes de la région d’intérét

5.2 TYPE DE SCANNER

La meilleure qualité d’'image n’est pas systématiquement requise pour poser un diagnostic. Dans la
plupart des cas une résolution moyenne permet de poser un diagnostic. Il faut également diminuer les
examens qui nécessitent plusieurs passages du scanner comme lors de l'injection de produit de
contraste (examen multi phases).

Dans la littérature plusieurs études ont été réalisées pour la pédiatrie [86-91].

Ces études font apparaitre, les sujets suivants:

=  Optimiser les protocoles en se basant sur le poids du patient ou le diametre et I'anatomie de
la région d’intérét.

= Réduire les mAs

= Créer un tableau avec les mAs en fonction de I'dge et du poids du patient

= Augmenter le pitch. Certains modéles proposent automatiquement une augmentation des
mAs si le pitch est augmenté.

= Réduire le nombre d’examens multiples avec produit de contraste

= Le radiologue, le manipulateur radio et le physicien médical doivent travailler conjointement
pour s’assurer d’'une bonne mise en ceuvre des procédures.

= Développer des seuils de dose au cours d'une nouvelle conception de nouveaux protocoles.

= |nstituer un processus d'examen régulier de tous les protocoles pour étre sir qu’aucun
changement involontaire a été appliqué pouvant dégrader la qualité d'image ou augmenter la
dose.

= Le personnel du service doit maintenir une formation continue et se concentrer sur la sécurité
des patients.

= Se faire contréler ou auditer par un organisme indépendant

5.3 PREPARATION DU PATIENT

Une étude montre que I'utilisation de protection réduit la dose au niveau des organes radiosensibles
superficiels comme les seins, la tyroide, les yeux ou les gonades [92].

Les protections doivent étre placées sur le patient apres la radiographie de localisation. Il n’existe pas
de procédure standard pour placer ces protections. Cependant si elles sont mal placées, elles peuvent
étre a I'origine d’'une augmentation de la dose dans certaines régions.

=  Position du patient
= Bien centrer le patient permet d’empécher une surexposition au niveau de la peau.
= Choix du protocole
= Nombre de phases

68



Chaque phase supplémentaire lors d’'une acquisition en multi-phases augmente la dose. Il faut donc
essayer de la réduire au maximum mais cela va dépendre essentiellement de I'indication clinique.

5.4 CHOIX DES PARAMETRES DES PROTOCOLES.

5.4.1 ADAPTATION DES KV

Les techniques dites a bas kV sont de plus en plus nombreuses pour les examens nécessitant beaucoup
de contraste [93-96]. Cette technique va :

= Augmenter le contraste

=  Augmenter le bruit en fonction de I'absorption de la région d’intérét.

= Améliorer le CNR dans les régions a faible absorption.

= Réduire I'exposition sans que cela affecte le CNR.

= Adapter le fenétrage a I'examen pour obtenir un bon contraste intravasculaire.

Diminuer les kV est une technique efficace de réduction de dose pour I'angiographie de la téte, du cou,
de la poitrine, du cceur et de I'abdomen en pédiatrie [97].

Y Nakayama montre, conjointement a la diminution de dose, une amélioration du rehaussement de
contraste apreés injection d’iode lorsqu’on diminue le kilovoltage en tomodensitométrie multicoupes
dynamique abdominale. MJ Siegel confirme que le meilleur compromis entre exposition et qualité
d’image en pédiatrie est obtenu en diminuant la tension pour les enfants les plus petits [98-99].

5.4.2 ADAPTATION INDIVIDUELLE DES MAS

Adapter les mAs en fonction de la morphologie du patient permet d’obtenir une qualité d’'image
constante pour les patients en surpoids et moins d’irradiation en pédiatrie [100]. Les mAs doivent étre
ajustés en fonction des organes présents dans la région d’examen (moins pour la poitrine, plus pour
I'abdomen). Les résultats de cette adaptation peuvent étre présentés sous forme de tableau (mAs en
fonction du poids et de I'examen) [101].

Il est possible aussi d’utiliser des formules de calcul qui permettent d’ajuster les parametres
d’exposition en fonction d’un poids de référence. Cette formule de Rogalla [102], fournit des résultats
stables et calcule le pourcentage de mAs référence a partir du poids du patient.

(poids + 5kg)
poids de référence (22)

% mAs ref =

Les mAs référence permettent de maintenir une qualité d’image interprétable.

Il est important de préciser que cette qualité d’image a besoin d’étre atteinte pour des coupes plus
larges (5mm pour un scan corps entier) mais pas pour des coupes plus fines qui peuvent étre
reconstruites a partir des données brutes.
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5.4.3 MAS/PITCH

S’il est constant alors I'exposition sera constante. Un pitch trés grand aura I'avantage de diminuer le
temps d’exposition avec potentiellement moins d’artéfacts de mouvement mais fourni beaucoup
d’over-ranging.

6 DiscusSION-CONCLUSION

La justification des actes scanographiques reste aujourd’hui I'outil le plus pertinent lorsque I'on veut
maitriser la dose délivrée a la population. De nombreux guides de bonnes pratiques ont été élaborés
lors des 20 dernieres années comme le guide de bon usage des examens d’imagerie médicale de la
Société Francaise de Radiologie SFR qui servent de référence en France et en Europe [11]. Ces études
se sont étendues vers tous les autres pays d’Europe par la suite. Ces guides de bonnes pratiques
doivent étre actualisés pour s’adapter aux nouvelles générations de scanner. Cependant les
alternatives a I'imagerie scanographique restent difficilement applicables en routine clinique car I'|RM
demeure une technique tres couteuse avec une disponibilité limitée du fait du manque de machine et
|’échographie est opérateur dépendant.

L’optimisation des procédures radiologiques est aussi un point important permettant de maximiser le
bénéfice de la réalisation d’'un examen justifié tout en minimisant le risque potentiel associé a
I'utilisation des rayonnements ionisants. Cela est d’autant plus important en pédiatrie.

Ce travail de thése s’inscrit parfaitement dans cette politique d’optimisation et de maitrise de la dose.
Tous les acteurs du service de radiologie seront impliqués tout au long du processus d’optimisation.
Ce travail d’équipe est nécessaire car il doit permettre une véritable démarche qualité compréhensible
dans le cadre de I'optimisation des protocoles en scanographie pédiatrique.

Au cours des 10 dernieres années, le développement de nouveaux détecteurs et de machines de plus
en plus puissantes ont permis d’améliorer la qualité d’image. A chaque nouvelle génération de
scanner, la dose a été réduite pour I'obtention d’images de qualité diagnostiques.

Les techniques de modulation de dose ont permis une adaptation de la dose en fonction de la
morphologie du patient et de I'absorption de la zone. Cependant ces techniques vont devoir étre
adaptées aux avancées techniques telles que les détecteurs de plus en plus fins. Les technologies étant
vraiment spécifiques d’'un constructeur a l'autre, il est trés difficile de proposer des stratégies
d’optimisation standardisées®?. Un véritable consensus doit étre trouvé par les constructeurs sur la
terminologie de ces techniques scanographiques (Exemple : reconstruction itérative).

Adapter les protocoles en fonction de la morphologie du patient et de la zone d’examen doit étre rendu
possible de la maniére la plus simple :

= Utilisation ou non de techniques de modulation
=  Adulte ou enfant

Cependant vu le nombre important de technologies présentes sur le marché, il est difficile de comparer
les modalités entre elles. Il y a donc une réelle nécessité d’établir une norme dans la terminologie de
ces technologies.
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En continuant dans cette logique d’optimisation individualisée au patient, on pourrait également
ajouter les kV et le produit de contraste spécifique a chaque patient (grille avec les caractéristiques
individualisés) en fonction de la morphologie du patient et de la tache diagnostique.

Les filtres adaptifs et les reconstructions itératives sont des techniques tres récentes pour optimiser la
qualité de I'image.

Elles peuvent étre utilisées pour réduire la dose sans compromettre la qualité d’image diagnostic [77].

Les filtres adaptatifs sont devenus une norme tandis que les reconstructions itératives n’en sont
encore qu’a leur débuts...

Les reconstructions itératives sont I'avenir de la réduction de dose. En effet elles permettent de faire
des acquisitions a faible dose sans compromettre la qualité d’'image. Cependant il est difficile de s’y
retrouver entre toutes les techniques présentées par les constructeurs en routine clinique. Elles
n’arrivent pas a convaincre tous les acteurs d’un service de radiologie (nécessite encore beaucoup de
temps en post-traitement).

L’optimisation des protocoles se fait sur la base de ceux fournis par le constructeur. Ces derniers sont
des protocoles standards qui ont été élaborés pour un type de patient standard. En routine clinique
on peut observer que des ajustements sont souvent effectués pour s’adapter aux morphologies
changeantes des patients. Ceci est d’autant plus vrai en pédiatrie car pour plusieurs patients de méme
age on peut observer des différences morphologiques trés importantes.

Il est aussi important d’adapter les protocoles pour les patients obéses afin de maintenir une qualité
d’image suffisante.

Optimiser les protocoles c’est répondre a deux objectifs :

=  Fournir une qualité d’image diagnostic
= Maintenir la dose en respectant le principe ALARA

Le processus d’optimisation des protocoles doit se faire avec tous les acteurs d’un service d’imagerie
médicale :

= Radiologues
=  Manipulateurs radios
=  Experts en physique médicale

Nous avons montré qu’il est possible d’optimiser les protocoles en vue de réduire la dose et de garder
une qualité d’image interprétable. |l faut pour cela avoir une bonne connaissance des procédures ainsi
gue de l'interaction des parameétres des protocoles sur la qualité d’'image et sur la dose.

Pour répondre a ce besoin nous avons mis en place l'utilisation de la méthodologie des plans
d’expérience appliquée a notre étude. Cette technique va nous permettre de modéliser I'influence des
facteurs (paramétres des protocoles) sur des réponses (dose et indicateurs de qualité d’image) afin de
déterminer la combinaison « optimale » de facteurs afin d’obtenir le meilleur compromis entre la dose
délivrée et une qualité d’image interprétable.

Les résultats de cette optimisation prendront en compte les parameétres opérateurs-dépendant, les
technologies liées a I'utilisation du scanner ainsi que la morphologie du patient.

Ces travaux seront présentés dans les chapitres deux et trois de ce manuscrit.
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CHAPITRE 2 : MODELISATION DE L'INFLUENCE DES PARAMETRES DES
PROTOCOLES SUR LA QUALITE D’IMAGE ET SUR LA DOSE DELIVREE PAR
LA METHODOLOGIE DES PLANS D’EXPERIENCES

PARTIE 1 : THEORIE SUR LES PLANS D’EXPERIENCES A SURFACE DE
REPONSE

1 INTRODUCTION

Lors du premier chapitre de ce travail, nous avons présenté le principe de fonctionnement du
scanner ainsi que les relations connues entre la formation de I'image et la dose délivrée au patient. Un
récapitulatif des méthodes d’optimisation existantes pour chaque constructeur a été effectué. Ce
premier chapitre a mis en avant les outils qui serviront de base a la modélisation de I'influence des
parameétres des protocoles sur la qualité d’image et sur la dose délivrée. Pour effectuer cette
modélisation il nous fallait une technique permettant de ne pas considérer le fonctionnement interne
du scanner (technologies brevetées par les constructeurs). Le scanner est donc considéré comme une
boite noire. Plusieurs approches ont été évaluées comme la méthodologie des algorithmes
évolutionnaires ou le recuit simulé [103-104]. Cependant ces techniques présentent le désavantage
d’étre coliteuse en temps de calcul, puisqu’elles manipulent plusieurs solutions simultanément. C’'est
le calcul de la fonction de performance qui est le plus pénalisant, et on optimise généralement
I'algorithme de fagon a éviter d’évaluer trop souvent cette fonction [103].

Ensuite, I'ajustement d’un algorithme est délicat. L'un des probleémes les plus caractéristiques est
celui de la dérive génétique, qui fait qu’un bon individu se met, en I'espace de quelques générations,
a envahir toute la population [105]. On parle dans ce cas de convergence prématurée, qui revient a
lancer a une recherche locale autour d’un minimum qui n’est pas forcément I'optimum attendu. Les
méthodes de sélection proportionnelle peuvent en particulier favoriser ce genre de dérive. Un autre
probleme surgit lorsque les différents individus se mettent a avoir des performances similaires : les
bons éléments ne sont alors plus sélectionnés, et I’algorithme ne progresse plus. De plus, comme il
n’existe pas a I’heure actuelle d’outils de simulation du fonctionnement du scanner, nous avons donc
opté pour une méthode empirique permettant de converger rapidement vers un optimum global tout
en permettant une bonne description statistique des effets des facteurs du systeme étudié. Parmi les
techniques évaluées, notre choix s’est porté sur la méthodologie des plans d’expérience. En effet, cette
technique répond aux contraintes de notre étude qui sont :

= Convergence rapide vers un optimum global

= Modélisation du systéme a étudier avec validation statistique

= Limitation du nombre d’expériences a réaliser

=  Reproductibilité pour plusieurs modeles de scanner

= Possibilité d’augmenter le nombre de facteurs pour affiner les résultats

Le second et le troisieme chapitre traiteront de cette méthode et présenteront ses applications a notre
étude.
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1.1 LA METHODE DES PLANS D’EXPERIENCES : PRINCIPES GENERAUX

La méthode des plans d’expériences (MPE) permet de déterminer la relation entre deux types de
grandeurs :

= Laréponse : la grandeur physique que I'on étudie ;
= Les facteurs : les grandeurs physiques modifiables par I'expérimentateur qui influent sur les
variations de la réponse.

facteurs contrélables

| 4

—i] m—

facteurs d'entrée SYSTEME réponses

o

facteurs non controlables

=

Figure 38 Relation facteurs d’entrées /réponses
La méthode des plans d’expériences peut étre utilisée dans deux types d’investigations [106] :

= Les études de screening (criblage),
= Les études de méthode de surface de réponse (MSR).

La technique du criblage permet la sélection des facteurs significatifs par I'expérimentateur, qui ont
une influence statistique sur les variations de la réponse. On procede donc a une simplification du
probléme. On recherche pourquoi la réponse varie (en fonction de quels facteurs). |l va étre également
possible d’identifier les interactions de facteurs qui auront une influence significative sur la réponse.
Nous n’aborderons pas cette étape lors de nos travaux en raison de données issues de la littérature
suffisantes quant au choix des facteurs d’entrée [107].

Selon la définition de I'auteur J.Goupy [108] : « Lors de I'utilisation de la méthodologie de surface de
réponse (MSR), les variations de la réponse sont calculées en fonction des facteurs et interactions jugés
influents. » Cette étude est davantage quantitative, le but étant de déterminer comment la réponse
varie. La présentation et |'application de cette méthode seront décrites dans ce chapitre.

Les étapes de la MPE se déroulent dans I'ordre suivant :

= Définition des réponses,

Choix d’une stratégie expérimentale,
= Définition des facteurs,

Définition du domaine expérimental,

Au cours du premier chapitre, notre étude a permis d’identifier trois facteurs qui sont la tension aux
bornes du tube (kV), la charge (mAs) du tube ainsi que le niveau de reconstructions itératives ayant
une influence statistique sur deux réponses : la qualité d’image et la dose délivrée au patient ; nous
avons ainsi limité le nombre de facteurs a prendre en compte dans le processus de modélisation des
réponses. En effet, le nombre de combinaisons possibles entre les différents facteurs étant trés
important (intensité du tube allant de 50 mAs-250 mAs /tension du tube de 80 kV a 120 kV/plusieurs
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niveaux de reconstruction itérative par constructeur) il faut employer une méthodologie robuste,
efficace et praticable [109-111]. Une fois validés, les modeles obtenus permettront d'estimer des
valeurs des réponses qui sont pour la qualité de I'image : le bruit et le contraste. La dose absorbée est
définie par le CTDlyo. Les valeurs des réponses en fonction des facteurs d’entrées cités précédemment
permettront d’améliorer les connaissances et le comportement pour quatre types de scanners
actuellement sur le marché. Notre démarche d’optimisation globale consiste a minimiser la dose
délivrée sous la contrainte de conserver une qualité d’'image suffisante pour satisfaire I'exigence
diagnostique.

Nous présentons dans un premier temps, un rapide historique sur I'évolution des plans d'expériences
pour |'étude de surface de réponse depuis leur création. Ensuite, nous présentons les éléments
nécessaires au bon déroulement de notre étude basée sur ce type de plan. Enfin, nous appliquons ces
principes théoriques a notre probleme afin d’obtenir les modeles de qualité d’image et de dose
délivrée en scanographie pédiatrique.

1.2 BREF HISTORIQUE SUR LES PLANS D’EXPERIENCES ET LES PLANS DE SURFACE DE REPONSE

Les premiers plans d’expériences relatés dans la littérature étaient destinés a I’estimation des effets
des facteurs [112]. Cependant, du point de vue industriel, tous les problémes rencontrés ne consistent
pas uniquement a estimer puis a comparer les effets des facteurs. De nombreuses études visent a
rechercher un optimum dans un domaine d’étude appelé domaine expérimental [113-115]. Pour ce
faire, on utilise la méthodologie des plans d’expériences pour surface de réponse, traitée dans ce
chapitre.

Les plans d’expériences utilisés pour I'’étude des surfaces de réponses sont apparus dans la seconde
moitié du XX siecle [116]. Il s’agit de dispositifs expérimentaux plus onéreux que ceux destinés a I’étude
des effets des facteurs car ils nécessitent davantage d’essais, mais permettent de répondre a un
objectif spécifique qui correspond a la recherche d’un optimum

Au cours de leur évolution, trois axes ont été développés :

= Les plans composites centrés proposés par G.E.P. Box et K.B. Wilson en 1951 [117]
= Les plans proposés par G.E.P. Box et D.W. Behnken en 1960 [118].
= Les réseaux uniformes proposés par D.H. Doehlert en 1970 [119].

Les réseaux uniformes de Doehlert ainsi que les plans composites centrés nécessitent un nombre
important d’expériences pour développer un modeéle précis. Ces deux techniques nécessitent de
nombreuses phases de validation et ne convergent pas toujours vers une solution optimale réalisable.
[120]. Dans notre cas, ou l'on souhaite pour des raisons pratiques limiter le nombre d'expériences
(contrainte de temps, explosivité), nous préférons utiliser la méthodologie développée par Behnken
qui vise a réduire le nombre d’expérimentations tout en étant fiable et robuste [118].

2 METHODE DE SURFACE DE REPONSE

Nous avons vu lors du premier chapitre, que les nombreuses études effectuées pour optimiser les
protocoles en scanographie pédiatrique ont permis d’identifier les parameétres des protocoles ayant
une influence significative sur la dose délivrée ainsi que sur les indicateurs de qualité de I'image.
L'utilisation de la méthode de surface de réponse quant a elle permet, a travers un modele polynomial,
d’exprimer les variations d’'une réponse dans un domaine expérimental prédéfini.
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Les étapes a suivre dans le cas d’une étude de surface de réponse sont les suivantes [118] :

= Définition des réponses,

= Choix d'une stratégie expérimentale,

= Définition des facteurs,

= Définition du domaine expérimental,

= Définition du modéle empirique (modéle polynomial),
=  Construction du plan d’expériences,

= Expérimentation,

= Analyse globale des résultats d’essais,

=  Analyse mathématique des résultats d’essais,

=  Analyse statistique du modele,

= Analyse graphique du modeéle,

= Validation du modele et des informations obtenues.

Nous allons maintenant détailler le contenu de chacune de ces étapes dans le cadre de la MPE pour
I’étude de surface de réponse pour ensuite les appliquer a notre étude.

2.1 DEFINITION DES OBJECTIFS ET DE LA REPONSE

2.1.1  Définition de I'objectif

Lors d’'une étude de surface de réponse, I'objectif visé peut étre de différentes natures:

= Optimiser (maximiser/minimiser) une ou plusieurs réponses sous un certain nombre de
contraintes,

= Trouver un compromis satisfaisant entre plusieurs variables de réponse,

=  Cartographier la variation d’une réponse dans un plan.

Lors de la recherche d’un optimum, il est nécessaire de délimiter, au préalable, une zone probable
d’appartenance d’une solution au probléme. Une étude préliminaire des effets des facteurs doit étre
réalisée dans la plupart des cas. Cependant lors de notre étude, nous n’avons pas eu besoin d’en
réaliser vu les nombreux travaux de la littérature dédiés aux facteurs les plus influents. Si le nombre
de facteurs a étudier avait été trop important, nous aurions été contraints d’effectuer cette étude
préliminaire. En effet, nous n’aurions pas pu construire un plan réalisable avec les contraintes d’acces
au scanner. Nous nous sommes limités a trois facteurs qui sont la charge du tube (mAs), la tension aux
bornes du tube (kV) et le niveau de reconstruction itérative.

2.1.2  Définition de la réponse

On choisit a priori une fonction mathématique qui relie la réponse aux facteurs. On prend un
développement limité de la série de Taylor-Mac Laurin [121]. Les dérivées sont supposées constantes
et le développement prend la forme d'un polynéme de degré plus ou moins élevé. L'intérét de
modéliser la réponse par un polyndme est de pouvoir calculer ensuite toutes les réponses du domaine
d'étude sans étre obligé de faire les expériences. Ce modeéle est appelé "modele postulé” ou "modele
a priori". La modélisation d’une surface de réponse se fait donc a partir d’'un polynéme modélisateur
approprié nécessitant de disposer de réponses sous forme de grandeurs quantitatives a variation si
possible continue. Le nombre de réponses sera spécifique a chaque étude d’optimisation. La notion
d’optimisation multicritére sera employée dés que I'on définira les objectifs d’'un probleme a partir
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d’au moins deux réponses. Ce type d’optimisation est celle que nous allons utiliser dans le cadre de
notre étude.

Une réponse Y correspondra a une sortie du systéme étudié.

On peut exprimer une réponse Y sous la forme Y = f(x, X;, Xs, ..., X.). La réponse est reliée au n facteurs(x;,
X2, Xs, ..., Xn) par la relation fonctionnelle f, polynomiale dans I'étude avec n=3.

La désirabilité (Le niveau de qualité d’image requis et I'objectif de réduction de dose) peut étre définie
comme le degré de satisfaction des expérimentateurs, en fonction du niveau de la réponse observée
ou modélisée.

2.2 DEFINITION DE LA STRATEGIE EXPERIMENTALE

Aprés avoir correctement définis les réponses, il est d’'usage d’employer une démarche pour atteindre
le ou les objectifs fixés de la maniére la plus efficace possible.

Dans le cadre des MPE on va postuler a priori un modele (Y=f(x1, x2, ...xn)) pour explorer un domaine
expérimental dont les limites ont été fixées, au préalable, a partir de la plage de variation des facteurs
[122]. C’est I'interprétation du modeéle sous forme numérique et/ou graphique qui permet d’obtenir
des propositions de réglages permettant d’atteindre un optimum. Comme le nombre de coefficients
du polynéme a estimer (p) croit rapidement avec le nombre de facteurs (n), il est nécessaire de limiter
le domaine d’étude. L'explication des coefficients vis-a-vis des facteurs sera fournie dans la prochaine
partie.

Dans le cadre de notre étude, on se propose d’observer les variations des réponses dans le domaine
expérimental. Les variations seront ainsi traduites a travers le modele.

2.3 DEFINITION DES FACTEURS ET DES NIVEAUX

Les niveaux de ces facteurs vont étre fixés par la méthode de construction du plan, a l'intérieur d’un
intervalle de variation dont les limites sont déterminées par I'utilisateur. Les facteurs d’entrée d’'un
processus sont le plus souvent des grandeurs différentes et s’expriment dans des unités différentes. Il
est donc nécessaire de standardiser les variations de ces variables afin de les rendre comparables et
sans unité. Il s’agit donc d’une relation de codage (centrage et réduction) des facteurs en suivant
I’équation (23) suivante:

ui — (umax 'Zl' umin)

Xi= (umax ; umin) (23)

ui est un facteur quantitatif continu
Xi est sa valeur codée (centrée et réduite),

Umin €1 Umax représentent les bornes du facteur choisies par I'utilisateur

76



Les valeurs des facteurs Xi (sans unité) font parties de I'intervalle [-1, +1]. On va donc utiliser les valeurs
codées des facteurs Xi pour déterminer la matrice d’expériences. On peut ensuite obtenir le plan
d’expérimentation aprés recodage en utilisant la relation ci-dessous.

... i +U_.
mn ) f (-~ __mn) 24)

. :XI.(HM
2 2

Nous allons développer plus en détail la notion de matrice d’expériences a I'aide d’un exemple simple.
Nous allons prendre deux facteurs quantitatifs que I'on va appeler respectivement u; et u,. Le facteur
u; pouvant varié entre 1 et 4 et le facteur u, entre 50 et 150. La matrice d’expériences choisie pourrait
ressembler a celle reportée dans le tableau 11.

1 -1 -1
2 -1 1
3 1 -1
4 1 1

Tableau 11 Matrice d’expériences (Valeurs codées)

Ainsi si on recode le tableau 12 (matrice d’expériences) a I'aide de la deuxieme relation mathématique
on obtient le plan d’expériences a réaliser (tableau 12).

1 1 50
2 1 150
3 4 50
4 4 150

Tableau 12 Matrice d’expériences (Valeurs réelles)
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2.4 DEFINITION DU DOMAINE EXPERIMENTAL

Le domaine expérimental est défini par des facteurs quantitatifs. La Figure 39 ci-dessous présente le
domaine expérimental de deux facteurs u1 et uz. A partir de la premiére formule on va pouvoir recoder
les facteurs du domaine expérimental (u; et uy) en facteurs codés X; et X, qui vont varier entre les
valeurs bornées [-1, +1].

X2

] ' Contrainte

[ R et

5y | ey cors
! i
] ]
; |
M 1 r

X

-1 1 1

Figure 39 Domaine d’étude avec contrainte

Le domaine expérimental sera limité par un hypercube dans l'intervalle [-1, +1], s’il n’existe pas de
contrainte de relation entre les différents facteurs indépendants. Le domaine expérimental sera alors
défini comme isotrope. La distribution des expériences se fera alors de maniere uniforme et sera
facilitée par la géométrie réguliére du domaine.

Le domaine expérimental va perdre de sa régularité si des contraintes relationnelles existent entre les
différents facteurs. On qualifiera alors ce domaine d’anisotrope. Il faudra alors utiliser une méthode
prenant en compte ces différentes contraintes dont nous reparlerons plus en détail dans la partie
optimisation. La distribution des expériences ne se fera pas de maniere uniforme dans ce type de
domaine expérimental. Les contraintes peuvent étre définies comme des expériences du plan qui ne
sont pas réalisables ou dangereuses lors des expérimentations.

X

Figure 40 Domaine expérimental cubique pour deux facteurs

Comme présentées dans la relation ci-dessus les valeurs des facteurs étudiés sont centrées et réduites.
Le domaine expérimental d’un plan d’expériences sera défini par des dimensions dépendantes de la
disposition des points d’expériences dans le domaine. On aura donc un domaine expérimental
cubique, ol tous les points du domaine sont situés dans un hypercube.
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Dans le cas de deux facteurs d’entrée, les points expérimentaux se situent au bord d’un carré (Figure
40), sauf un seul point qui se situe au centre du domaine.

La figure 40 montre le domaine expérimental cubique pour deux facteurs centrés et réduits X; et Xa.
Un plan a surfaces de réponses dans un domaine cubique est utilisé en I'absence d’un point de
fonctionnement particulier. La surface est alors limitée par un carré (I'optimum peut étre trouvé sur
des valeurs extrémes des facteurs d’entrée), et dans ce cas, chaque facteur nécessite trois niveaux qui
sont-1,0, et 1.

2.5 DEFINITION DU MODELE EMPIRIQUE

Dans I'étude de surface de réponse, le modéle sous-jacent a la création d’un plan est basé sur un
modele polynomial. Pour approcher le plus précisément le phénomeéne observé, il faut élever les
degrés du polyndme au prix d'une augmentation du nombre d’expériences. Il faut donc trouver un
compromis pour faciliter la recherche expérimentale [118]. On choisit habituellement un polynéme du
second degré sous la forme suivante :

k k k-1 &k
Y=by+> bX, +> b,X2+> > b XX,
i=1 i=1

i=1 j=i+l (25)

avec k, le nombre de facteurs.
Onadonc:

= Y laréponse a modéliser,
= b quiest la constante du modeéle estimant la réponse Y lorsque les valeurs de tous les facteurs
sont fixées a zéro en variable codée (centre du domaine),
= by, by, et by, sont les coefficients du polyndme a estimer.
L'amplitude et le signe des coefficients bjj correspondent a I'orientation des axes principaux de la
surface de réponse par rapport aux axes du repére initial. Dans un modele du second degré, le nombre
de parametres du polyndme est donné par la formule suivante :

_(k+2)! (k+2)(k+1)
P=""r ~ ) (26)

79



Pour estimer les parameétres du polyndme, on doit donc effectuer un nombre d’expériences supérieur
ou égal au nombre p. Comme le nombre d’essais augmente de maniére factorielle en fonction du
nombre de facteurs, il faut nécessairement limiter le nombre de ces derniers. On trouve dans la
littérature plusieurs types de plans d’expériences qui utilisent la méthodologie des surfaces de
réponses [122]. Il faut une bonne connaissance des facteurs que I'on va étudier ainsi que du type
d’expérience pour déterminer le bon choix. Si les expériences sont longues et contraignantes comme
dans le cas de notre étude, il vaut mieux choisir un plan dit « économique » nécessitant peu
d’expériences tout en explorant le plus précisément possible le domaine expérimental. A contrario,
lorsque les conditions pour effectuer les expériences sont favorables et facilement accessibles on
utilisera alors des méthodes faisant appel a de nombreuses expériences qui conduiront a une précision
plus importante.

Parmi les différents types de plans permettant de construire des surfaces de réponses, nous
présentons ici uniquement les plans de Box Behnken qui seront utilisés dans le reste de notre étude et
qui répondent a tous les criteres du choix de la méthodologie des surfaces de réponses [123-125].

3 LES PLANS DE BOX BEHNKEN

3.1 INTRODUCTION

Box et Behnken ont proposé en 1960 ces plans qui permettent d’établir directement des modeéles du
second degré [118]. Tous les facteurs ont trois niveaux : -1, 0 et +1. Ces plans sont faciles a mettre en
ceuvre et possedent la propriété de séquentialité.

Ces plans utilisent des modéles polynomiaux du second degré. Le modéle mathématique utilise un
modele du second degré avec interactions d’ordre 2 :

= pour deux facteurs :

y=a0+aiXs+aX;+anXiXp+an+an+e (27)

= pour trois facteurs :

y = a0 + a1X1 + 22Xy + a3X3 + a12X1Xo+ 213X X3+ a23XoXs +ann+an +asz + e (28)

ap est le coefficient constant du modeéle ;
a; est le coefficient du facteur 1;

a est le coefficient du facteur 2 ;

a1, est le coefficient du terme xi1x,...

Deux compléments doivent étre apportés au modele précédemment décrit. Le premier complément
est le "manque d'ajustement”. Cette expression traduit le fait que le modeéle a priori est fort
probablement différent du modeéle réel qui régit le phénomene étudié. Il y a un écart entre ces deux
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modeles. Cet écart est le manque d'ajustement (“lack of fit” en anglais). On le note par la lettre A. Il
correspond aux termes ai;+az; dans I’équation 27.

Le second complément est la prise en compte de la nature aléatoire de la réponse. En effet, si I'on
mesure plusieurs fois une réponse en un méme point expérimental, on n'obtient pas exactement le
méme résultat. Les résultats sont dispersés. Les dispersions ainsi constatées sont appelées erreurs
expérimentales. Ces deux écarts, manque d'ajustement et erreur expérimentale, sont souvent réunis
dans un seul écart, noté e.

3.1.1  Distribution uniforme des points

Le plan de Box-Behnken pour trois facteurs est construit sur un cube. Pour quatre facteurs ce plan est
construit sur un hypercube a quatre dimensions. On place les points expérimentaux non pas aux
sommets du cube ou de I’hypercube, mais au milieu des arétes ou au centre des faces (carrés) ou au
centre des cubes. Cette disposition a pour conséquence de répartir tous les points expérimentaux a
égale distance du centre du domaine d’étude, donc sur une sphére ou sur une hypersphére suivant le
nombre de dimensions. On ajoute des points au centre du domaine d’étude pour calculer I'erreur. Les
valeurs pour chaque facteur restent inchangées.

3.2 REDUCTION DU NOMBRE D’EXPERIENCES

6 (
by ~ 5
+ — -
‘ 8
PN
~ 3
CJ C O+
Facteur 3 .
i 3 2
] ( : 13415
5 " .
/}‘ """" o
v _"'\ 7
_ 9‘\_ v Facteur 2
- - >+ B
Facteur 1

Figure 41 Domaine expérimental cubique/ Box Behnken (J.Goupy )

Dans le cas ou nous aurions souhaité tester toute les combinaisons, nous aurions di effectuer 2040
expériences (170 valeurs possibles de mAs x 3 valeurs possible de kV x au minimum 4 niveaux de
reconstructions itératives). Le plan de Box-Behnken pour trois facteurs est illustré par la Figure 41. Le
cube possede 12 arétes. On a I’habitude d’ajouter des points d’expériences au centre du domaine
d’étude, en général trois pour déterminer le coefficient d’erreur. Le plan de Box-Behnken pour trois
facteurs posséde donc 12 + 3 essais, soit 15 essais. On pourra donc explorer le domaine d’étude dans
sa totalité en effectuant que 15 expérimentations.
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3.3 CONSTRUCTION DU PLAN POUR TROIS FACTEURS

Dans le cas de trois facteurs, le plan de Box Behnken nécessite 15 expériences. Les trois facteurs vont
prendre trois niveaux chacun que I’'on peut retrouver dans le tableau 13 :

OrdEssai X1 X2 X3 Yi
1(10) 0 1 -1
2(5) -1 0 1
3(15) 0 0 0
4 (14) 0 0 0
5(6) 1 0 -1
6(9) 0 -1 -1
7 (2) 1 -1 0
8(11) 0 -1 1
9 (13) 0 0 0
10 (3) -1 1 0
11(8) 1 0 1
12 (7) -1 0 1
13 (1) -1 -1 0
14 (4) 1 1 0
15 (12) 0 1 1

Tableau 13 Plan pour les trois facteurs X1, X2, X3 et la Réponse Yi

4 ANALYSE GLOBALE DES RESULTATS
Les parametres du polynéme sont estimés au sens des moindres carrés a partir des réponses Yi.

Dans le cas de deux facteurs d’entrée pour traiter le i du plan d’expérience, le modele polynomial du
second degré s’écrit de la fagon suivante :

Y =y + DX, +5,X, 5 + by Xy + by X5 +Dp X, X, +e, (29)
, : : : 11,2 29
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= Yicorrespond a la valeur observée de la réponse Y pour le « ieme » traitement,

= bi, bijcorrespondent aux coefficients du modele décrit plus haut,

= Xijcorrespond a la valeur qui a été lue dans la matrice d’expériences pour le « ieme » traitement
et pour le « jeme » facteur,

= eicorrespond a I’écart entre la valeur mesurée et la valeur calculée de la réponse Y.

A partir des observations expérimentales on construit :

T.Fl =b,+b X, +b,X,, + bllxli:l + bzzx:z.z + bl]XI:IXI:E + e
: Y, = b, +*’51X2:1 +b, X, , +blLX§.1 -I—ETHX;_] +512X2:1IJ.2 + €,
| :

Y. = bu +bIXe.'. +bEXa.] +'E)11Xa::1 "‘bzzxfz:: +b'.2Xr'.'.Xr':2 + €;

I, Y.v = b{:- + b:Xy.l + b:X_v.: + an:i'.l + b::X:i'.: + bl!X}.-'.LX.'-’_E T ey
Qui s'écrit sous forme matricielle :
(Y)=(X)x(B)+(E)

(X) correspond a la matrice du modeéle, (E) a la matrice des résidus et (B) au vecteur des estimées des
coefficients.

On aura donc:

I 1 X, X, le:l X7 XX, b, &
F} 1 X].'. X}.] X]:1 X]].f XQ:IXE:E 1 . EE
b, | |
— 4 - * +
Y, 1 X, X, Xis X/, XX, b, e
Ty | _1 Xy Xy, X.':;’.l X‘:'E X.-.r;X.-.r:z_ by, _| |_E.v_|

Pour estimer les coefficients par la méthode des moindres carrés on utilise I'équation matricielle
suivante :

(B) =("XX )" x('X)* (Y)
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Les réponses sont calculées en suivant la relation :

(Y) = (X)x(B)

La relation suivante définit le résidu pour le traitement i :

e,=Y,~7,
(33

ou ¥iest I'estimée calculée par le modeéle au point i.

5 ANALYSE STATISTIQUE DES RESULTATS

On effectue une série de tests statistiques pour juger de la qualité du modele. Cette étude peut étre
décomposée en deux étapes :

= |’analyse globale du modéle,
= |’analyse statistique des coefficients du modeéle.

5.1 ANALYSE GLOBALE DU MODELE

L’objectif de cette analyse est de déterminer la qualité descriptive du modele a I'aide d’un tableau de
I’analyse de la variance ou ANOVA (ANAlysis of VAriance). Pour ce faire, on détaille dans ce paragraphe
toutes les grandeurs nécessaires a son utilisation.

On appelle SCT la somme des carrés des écarts entre les résultats d’essais et leur moyenne :
N _
SCT=S (Y, -T)"

i-1 (34)

On scinde cette somme de carrés en une somme de deux termes « SCM » et « SCE ». Le ler terme
correspond aux fluctuations des réponses calculées autour de leur moyenne:
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N _
scM =Y (¢ -P)°
= (35)

L'application de la méthode des moindres carrés permet d’obtenir la relation qui suit :

1 & 15
- }:.:_";T}’.
N <

I:

14~

Y =

Le second terme correspond a la somme des carrés des résidus :

SCE=Y (Y,- %)’ 37

N
a
=1

La somme des carrés totale (SCT) sera donnée par la relation suivante, appelée équation d’analyse
de régression :

SCT = SCM + SCE

On réalise ensuite un test statistique visant a rejeter I’hypothése (Ho) selon laquelle le modéle ne
permet pas de décrire la variation des essais. Lorsque cette hypothése est vérifiée, il est possible de
montrer que la statistique F. suit une loi de Fisher (Dans un test statistique, la valeur-p (en anglais p-
value) est la probabilité d'obtenir la méme valeur (ou une valeur encore plus extréme) du test si
I'nypotheése nulle était vraie respectivement (p-1) et (N-p) degrés de liberté.

£ _SCMI(p-D)
" SCE/(N-p) (39)

L’hypothese (Ho) est rejetée avec une probabilité « si:

F.>F,,an

-p)
avec F : loi de fisher

Si la probabilité ProbF. est faible (< 5 %), le modeéle décrira la variation des résultats (Probabilité de
rejeter I’hypothése nulle « le modele ne permet pas de décrire la variation des résultats d’essais »).
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A partir de ces résultats, on peut construire un tableau récapitulant les différents résultats que I'on
appellera table ANOVA (Tableau 14):

Sou.r-:fr de S‘mmr, des | Deaxés d © Carré moyen Fc Probabilité
varaton cames hberte
Régression SCM p-1 SCMip-1)| [SCM/{p-1)}[SCE(N-p)] ProbF,
Résydus SCE N-p SCE(N-p)
Total SCT N-1

Tableau 14 Tableau ANOVA — Analyse de la régression

Pour que les résidus soient les plus petits possibles, il faut que le rapport Fc de deux variances soit le
plus grand possible. On dira alors que le modele “apporte de I'information”.

A partir du tableau d’analyse de régression, on peut établir le coefficient de détermination Rz suivant
la relation :

:_SCM_ SCE
SCT = SCT

R

Ce coefficient traduit la contribution qu’aura le modéle dans la reproduction de la fluctuation de la
réponse observée. Par définition, le coefficient de détermination appartient a I'intervalle [0, 1].

Lorsque l'on a plusieurs variables, comme c’est le cas dans l'analyse des résultats des
expérimentations, on évite d’utiliser le coefficient de détermination Rz pour déterminer la qualité
« descriptive » du modele. On utilise un coefficient de détermination ajusté Rzajusté :

SCE

1 N-p

Ry =1~ g7
N-1 (41)

Lorsque le nombre d’inconnues du systeme est égal au nombre d’expériences, le coefficient Rz sera
toujours égal a 1. Le coefficient de détermination Rz ajusté a été mis en place afin d’éviter cela. Il est
défini comme la différence a 1 du rapport entre le carré moyen des écarts expérimentaux et le carré
moyen des écarts des résidus.

La qualité descriptive du modele sera dite « satisfaisante » lorsque les valeurs de R2 et Rzajusté seront
proches de 100%.

On appelle Rzpred un autre coefficient permettant de décrire la capacité prédictive du modele :

) PRESS

o &
(42)

86



ol PRESS (Prediction Residual Error Sum of Squares / somme des carrés des résidus) est donnée par la
formule :

N
PRESS = el i)°

— (43)

La valeur de Rzpred est toujours comprise entre 0 et 1, plus cette valeur est proche de 1, plus la capacité
prédictive du modeéle est bonne

52 ANALYSE STATISTIQUE DES COEFFICIENTS DU MODELE

Chaque coefficient du modeéle peut étre analysé statistiquement.

L’hypothése nulle (Ho) sera alors étudiée pour chaque coefficient, selon lagquelle ceux-ci sont nuls. Un
test statistique de comparaison d’une moyenne a la valeur zéro va permettre d’obtenir la probabilité
associée a cette hypothese notée Signif. La statistique texp qui dépend de I'estimation de I'écart type
de (bi) est alors calculée :

= b
O 8(b)

L'écart type S(bi) sera estimé a partir des termes diagonaux ciide la matrice de dispersion (:XX)*a partir
de la méthode des moindres carrés :

S(®,) =04c,
(45)

Avec o, la variance expérimentale ol variance inter-groupe (variance total — variance intra-groupe).

Dans le logiciel d’aide au traitement des données expérimentales (MiniTab) pour estimer la variance
expérimentale on utilisera la variance résiduelle o rqui sera adoptée et définie a partir de la relation
suivante :

N .
X -%)
5 SCE _ Zl

" N-p N-p (46)
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La variance résiduelle sera utilisée pour calculer I’écart-type résiduel Srqui s’écrit de la fagon générale

S — 'Illj'_ 2
r VY
(47)
La statistique texp peut alors étre exprimée sous la forme :
_ (5)
exp — (48)
S, ¢

De faibles valeurs de Signif (<a 5 %) indiqueront une bonne significativité du coefficient du modéle. I
sera alors possible de déterminer quels sont les coefficients a conserver. Si on supprime des
coefficients jugés non significatifs, le modele restera inchangé mais l'interprétation des modeéles devra
prendre en compte la significativité de ces coefficients.

5.3 COMPARAISON ENTRE LES DONNEES EXPERIMENTALES ET LES DONNEE SIMULEES

Afin de déterminer expérimentalement I'erreur entre les modeles et les expériences, nous avons
décidé de comparer dix valeurs prédites par le modele pour des configurations données aux dix valeurs
mesurées correspondantes. Pour pouvoir quantifier I'écart existant entre les données expérimentales
et les données simulées, I'erreur quadratique moyenne EQM a été calculé [126] :

Y (valeurs simulées — valeurs mesurées)?
nombre de mesures (49)

EQM =

Une valeur d’EQM est comprise entre 0 et 1. Un modele est dit précis lorsque la valeur de 'EQM est
comprise entre 0 et 0,2.

6 ANALYSE GRAPHIQUE DES MODELES

L'un des principaux avantages des plans d’expériences est la possibilité de présentation des résultats
sous forme graphique. Plusieurs graphiques seront a notre disposition pour interpréter I’équation du
modele empirique. Lors de I'utilisation des plans a surfaces de réponses, on pourra interpréter les
résultats sous deux formes différentes :

= |es surfaces de réponses
= |es courbes iso-réponses.
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6.1 SURFACES DE REPONSES

La surface de réponse correspond a la surface de régression a partir d’'un graphique dans un espace a
3D (trois dimensions). La figure suivante représente la surface de réponse d’une réponse notée Y en
fonction de deux variables.

v

' 9.30

S.80

2.30

Figure 42 Surface de réponses

La représentation sous forme graphique de I'équation du modéle permet de montrer les fluctuations
de la réponse et de déterminer dans quelle zone du domaine expérimental la réponse Y est digne
d’intérét. Sur I'exemple ci-dessus, si on souhaite rechercher une valeur maximale de la réponse Y, on
prendra alors la valeur minimale de X; et n’importe quelle valeur de X; dans le domaine expérimental.
Le facteur X1 n’a pas d’influence sur la réponse.

6.2 COURBES ISO-REPONSES

On appelle courbes iso-réponses la projection de la surface de réponse dans le plan horizontal. Ce sont
des courbes de niveaux sur lesquelles est transférée la valeur de la réponse.

La Figure 43 représente les courbes iso-réponses d’'une réponse Y (en bleu) en fonction de deux
facteurs d’entrée Xi et X,. On observe sur cette figure que la réponse Y est maximale pour une valeur
minimale du facteur X;, et le facteur X; aura une influence limitée sur cette réponse.

20 7

Figure 43 Exemple de courbe d’iso-réponse
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PARTIE 2 : MODELISATION DE L’INFLUENCE DES PARAMETRES DES
PROTOCOLES SUR LA QUALITE D’IMAGE ET SUR LA DOSE DELIVREE EN
SCANOGRAPHIE PEDIATRIQUE

1 FORMALISATION DE L’ APPROCHE

A partir des travaux effectués dans le chapitre 1 nous avons pu mettre en évidence les trois facteurs
d’un protocole scanographique qui ont le plus d’influence sur la qualité d’image et sur la dose délivrée.

1.1 FACTEURS CONSTANTS

Nous avons donc sélectionné dans un premier temps un ensemble de facteurs restant constant au
cours des expérimentations:

=  Pitch de 1,375 utilisé en routine clinique pour le thorax et I'abdomen

= Temps de rotation de 0,5s (Recommandation en pédiatrie), meilleure option en termes de
limitation du flou cinétique.

=  FOV_SFOV pour les petits patients utilisés pour les simulations du corps d’un enfant entre 5 a
12 ans

= Largeur de collimation : 40mm = 64 coupes x0, 625mm

= Algorithme standard de reconstruction/ reconstruction itérative

= |nterprétation quantitative des images acquises avec le logiciel Imagel [127]

1.2 DESCRIPTION DU FANTOME — CATPHAN 600

L’ensemble des mesures du bruit et du CNR a été réalisé a I'aide d’'un fantdme de mesure et de controle
de qualité de I'image : le CATPHAN 600 [128]. Ce fantdme de 20 cm de diamétre est composé de
plusieurs modules d’intéréts correspondants aux critéres de qualité d’'image que I'on souhaite évaluer.
Lors de cette étude on va utiliser les modules suivants :

1.2.1  Module CTP486 — Uniformité de I'image

Il est constitué entierement d’un matériau uniforme ayant, pour
les protocoles standards, une densité équivalente a la densité de
I’eau + 2 %. Dans cette section, le nombre CT variera typiquement
entre 5 UH et 25 UH. (Figure 44)

Figure 44 Module d'uniformité CTP486
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Les mesures de bruit ont été réalisées de la maniére suivante :

= Sélection sur la console, I'image du module CTP486 ol le marqueur est le plus visible.
= Tracage de cing ROI (Region Of Interest) : une au centre et quatre en périphérie (0 degré, 90
degrés, 180 degrés et 270 degrés).

Figure 45 Sélection des ROl sur le module

= Le diametre de chaque ROI doit correspondre a ~10 % du diametre du fantéme utilisé ou
représenter une surface de 400 mm.

= La distance entre le pourtour externe du fantome et le centre géométrique des ROI de
périphérie est égale au diametre des ROI.

=  Enregistrement de nombre CT et la déviation standard de chaque ROI la base de donnée du
logiciel de mesure.

= Calcul de la moyenne des nombres CT moyens obtenus pour chaque ROI (formule xx) et
sauvegarde dans la base de données.

Z (nombres CT moyen de chaque ROI)
5 (50)

Movenne =
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1.2.2 Module CTP515 — Faible contraste

Il contient des tiges cylindriques de différents diametres et trois différents niveaux de contraste [128].
Légerement plus atténuants que le milieu environnant, ils permettent d’évaluer la détectabilité a faible
contraste des images axiales reconstruites (Figure 46).
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Figure 46 Module de contraste CTP515

= Sélection, sur la console, I'image du module CTP515 ou le marqueur est le plus visible.

=  Calcule le rapport signal sur bruit (RSB) pour le cercle extérieur de 15 mm de diameétre et de
contraste 1 % de la fagon suivante :

= Sélectionnez une ROI de ~100 mm? a l'intérieur d’un des cercles extérieurs de 15 mm de
diamétre.

= Le nombre CT moyen est sauvegardé dans le logiciel.

= Sélection d’une ROl de ~100 mm? hors du cercle extérieur mesuré, dans une zone ou
I’atténuation est uniforme.

= Sauvegarde du nombre CT moyen et la déviation standard de la ROI, dans la base de données.

= Calcul du CNR avec la formule suivante :

CNR = nombre CT moyenpterieur au cercie — Nombre CT MoyeNeyterieur au cercle

déviation Standardextérieur du cercle

1.2.3  Enregistrement de I'IDSV

L’IDSV va principalement dépendre des parametres d’acquisition comme la tension du tube, la charge
du tube, le pitch ainsi que du fantéme utilisé pour le calcul de dose qui est différent d’un constructeur
a un autre. Aujourd’hui, il n’existe pas de standardisation pour les constructeurs quant au choix du
diametre du fantéme pour le calcul de dose (16 cm ou 32 cm) et cela peut s’avérer particulierement
problématique dans le cas de la pédiatrie. Actuellement, pour les protocoles pédiatriques, Siemens et
Phillips utilisent des diameétres de 32 cm alors que Toshiba et General Electric utilisent des fantémes
de 16 cm lorsqu’on sélectionne un FOV spécifique aux petits patients [129].
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Ces parametres seront a prendre en compte lors de I'analyse des résultats de I'IDSV dans ce chapitre
et dans les suivants. Comme il peut exister des différences de taille entre le patient et la taille du
fantéme, la valeur de I'IDSV peut étre sur- ou sous-estimée, un facteur de correction a également été
ajouté pour le fantome CATPHAN 600.

1.3 FACTEURS D’ENTREES ET REPONSES

Les facteurs d’entrée choisis dans cette étude sont donc :

=  Facteur 1:tension du tube en kV

=  Facteur 2 : la charge du tube réduite a I'intensité du tube mA car le temps de rotation est fixé
a0,5s

=  Facteur 3 : niveau de reconstruction itérative (RI)

Les réponses que nous souhaitons modéliser dans un premier temps puis optimiser (Chapitre 3) :

= lebruito
= Le rapport contraste a bruit que I'on notera « CNR »
= Ladose exprimée par I'IDSV en mGy

2 PLAN D’EXPERIENCES

Dans cette partie, nous nous intéressons a un plan d’expériences présentant seulement trois niveaux
imposés par le scanner. En effet, la tension du tube ne peut prendre que quatre valeurs dont la plus
haute est rarement utilisée en scanographie pédiatrique. Nous avons donc choisi d’utiliser un plan de
Box Behnken avec trois niveaux par facteur.

Le plan Box-Behnken permet d’établir le modéle désiré et ne nécessite qu'un nombre restreint
d’essais:

= Variations de la réponse correspondant a un modéle du second degré (3 facteurs / 3 Niveaux).

= Le plan de Box-Behnken pour trois facteurs est construit sur un cube.

= On place les points au milieu des arétes ou au centre des faces (carrés) ou au centre du cube

= Répartition de tous les points expérimentaux a égale distance du centre du domaine d’étude,
donc sur une sphéere

= Ajout de 3 points au centre du domaine d’étude (pour calculer I'erreur).

= 3 facteurs donc 12 + 3 essais, soit 15 essais.

Dans notre étude, la matrice d’expériences est donnée dans le tableau 15.
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OrdEssai X1 (kV) X2 (mAs) X3 (niveau de Rl)
1(10) 0 1 -1
2(5) -1 0 -1
3(15) 0 0 0
4 (14) 0 0 0
5 (6) 1 0 -1
6(9) 0 1 1
7(2) 1 1 0
8 (11) 0 1 1
9 (13) 0 0 0
10 (3) -1 1 0
11 (8) 1 0 1
12 (7) -1 0 1
13 (1) -1 -1 0
14 (4) 1 1 0

15 (12) 0 1 1

Tableau 15 Matrice d’expériences — valeurs codées

X1 représente la valeur codée du facteur kV, X, celle du facteur mA et X3 celle du facteur %RI. On passe
des variables codées aux variables réelles en appliquant la relation de codage vue dans la partie 1. On
a alors le plan suivant :

OrdEssai kv mAs %RI
1(10) 100 250 0
2(5) 80 165 0
3(15) 100 165 25
4 (14) 100 165 25
5 (6) 120 165 0
6(9) 100 80 0
7 (2) 120 80 25
8 (11) 100 80 50
9(13) 100 165 25
10(3) 80 165 25
11 (8) 120 165 50
12 (7) 80 165 50
13 (1) 80 80 25
14 (4) 80 250 25
15 (12) 100 250 50

ableau 16 Matrice d'experiences — valeurs reelles

Dans notre étude les expérimentations ont été faites au sein du département de Radiologie de
plusieurs hopitaux. Les tests seront effectués en présence au minimum d’un manipulateur en
radiologie. Tous les tests ont été effectués sur fantbme de type Catphan 600 dans cette partie du

travail.
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3 ETUDE DU SCANNER GE Discovery 750HD

3.1 PLAN D’EXPERIENCES

Le plan d’expériences est donné dans le tableau suivant :

OrdEssai

1(10)
2(5)
3(15)
4(14)
5(6)
6 (9)
7 (2)
8 (11)
9 (13)
10 (3)
11 (8)
12 (7)
13 (1)
14 (4)

15 (12)

kv
100
80
100
100
120
100
120
100
100
80
120
80
80
80

100

mAs %RI

250
165
165
165
165
80

80

80

165
165
165
165
80

250

250
Tableau 17 Plan d’expériences

o

25
25

25
50
25
25
50
50
25
25

50

Bruit
11,53
23,8
11,9
12
9,72
20,52
10,79
13,96
11,7
19,04
6,61
16,19
27,93
18,87

7,85

CNR
0,92
0,53
0,96
0,93
1,03
0,57
0,89
0,82
0,92
0,65
1,48
0,76
0,52
0,76

1,32

IDSV
11,64
4,2
6,15
6,2
12
3,7
4,42
2,12
5,92
3,36
6,2
2,31
1,64
4,77

6,19

Nous avons donc construit le plan d’expérience et réalisé les tests. L'étape suivante consiste a valider
les modeles mathématiques pour chaque réponse.

3.2 ANALYSE DES RESULTATS

La méthodologie d’analyse des résultats d’essais consiste a établir un modele mathématique pour
chacune des réponses mesurées. On va estimer, en utilisant la méthode des moindres carrés, (les p (ici
6) coefficients du modeéle et les n résidus /écart entre les valeurs simulées et les valeurs prévues par le
modele) pour chaque combinaison du plan d’expériences. Un outil informatique adapté est nécessaire
pour utiliser la méthode des moindres carrés; nous utilisons le logiciel MiniTab pour la suite des

résultats obtenus.

3.3  ANALYSE MATHEMATIQUE DES RESULTATS

Pour cette étude, le modele est composé de six coefficients a estimer pour chacune des réponses.

Le tableau suivant présente les valeurs des coefficients estimés pour les trois réponses. Ces coefficients

de régression linéaire multiples sont calculés par le logiciel MiniTab.
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On obtient donc les trois modeéles suivants :

Bruit =11,87-5,121 kV - 1,989 mAs - 2,620 %RI + 3,95 kV*kV + 3,34 mAs*mAs
- 1,74 %RI*%RI + 4,24 kV*mAs + 1,13 kV*%RI + 0,72 mAs*%RI

CNR =0,937 +0,2125 kV + 0,1063 mAs + 0,1663 %RI - 0,0946 kV*kV
- 0,1371 mAs*mAs + 0,1079 %RI*%RI - 0,0650 kV*mAs + 0,0550 kV*%RI (53)
+0,0375 mAs* %Rl

IDSV= 6,09 + 1,985 kV + 1,760 mAs - 1,840 %RI - 1,14 kV*kV - 1,40 mAs*mAs
+1,23 %RI*%RI - 0,343 kV*mAs - 0,978 kV*%RI - 0,967 mAs*%Rl

34 VALIDATION EXPERIMENTALE DES MODELES

Comme défini dans la MPE, nous avons décidé de comparer dix valeurs prédites par le modéle pour
des configurations données aux dix valeurs mesurées correspondantes. Pour pouvoir quantifier I'écart
existant entre les données expérimentales et les données simulées, I'erreur quadratique moyenne
EQM a été calculé (Figure 47).

EQM GE
0,25
0,2
0,15
0,1
0
Bruit CNR IDSV

Figure 47 EQM pour le modeéle GE

Les trois valeurs d’EQM sont inférieures ou égales a 0,2. Ceci traduit donc une erreur faible entre les
données expérimentales et les données simulées. Une premiere validation des modeles a été réalisée.

3.5  ANALYSE STATISTIQUE DES RESULTATS

L’équation du modele empirique n’est qu’une approximation de la réalité. La mise en ceuvre de tests
statistiques doit permettre une analyse plus fine sur les résultats obtenus :
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= Déterminer la qualité des estimations des coefficients,

=  Connaitre la validité du modeéle avec les résidus traduisant les écarts entre les valeurs
mesurées et les valeurs calculées (tableau d’analyse de la régression),

=  Exprimer la qualité descriptive du modéle dans le domaine expérimental.

3.6  VALIDITE DU MODELE POUR CHAQUE REPONSE

A I'aide du logiciel MiniTab nous avons étudié la validité des modeéles mathématiques. Le tableau
d’analyse de la régression est donné pour chaque réponse ainsi que les valeurs des coefficients de
déterminations R? et R? ,justs. Les 9 valeurs sont regroupées dans le tableau 18.

R? 0.972 0.968 0.981
R? ajusts 0.964 0.960 0.973
Probabilité (Fc) 0.961 0.958 0.969

Tableau 18 Tableau ANOVA

En se basant sur les résultats du test statistique, on constate que les modeles mathématiques pour
toutes les réponses sont validés prob(Fc) <5% et R?, R? ,justs sont proches de 1. On a donc pu valider les
modeles pour chaque réponse.

3.7  ANALYSE GRAPHIQUE DES RESULTATS

Le domaine expérimental étant défini a partir de la variation de deux facteurs, I'analyse graphique peut
nous servir a étudier les effets de ces deux facteurs sur chaque réponse.

Graphique des effets principaux pour SD

Moyennes ajustées

kv i mAs 2RI

20-
i8
16-

14-
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12-

10-

a ) i o T ) 1
Figure 48 Graphique des effets principaux - Bruit
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A partir du graphique nous avons pu observer le comportement du modele :

= Diminution du bruit lorsque que I'on augmente la tension du tube (kV) jusqu’a 120kV ou I'on
observe une légére remontée du bruit. Ce phénomeéne ne correspond pas au comportement
attendu. Une vérification du modeéle dans cette zone sera réalisée.

=  Diminution du bruit lorsque I'on augmente les mAs

=  Diminution du bruit lorsque I'on augmente le % d’ASIR

Graphique des effets principaux pour CNR
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Figure 49 Graphique des effets principaux - CNR
A partir du graphique nous avons pu observer le comportement du modéle :
= Le CNR augmente rapidement avec les kV
= Les mAs ont une influence limitée par rapport au kV
= ASIR va permettre d’augmenter significativement le CNR
Graphique des effets principaux pour CTDIvol
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Figure 50 Graphique des effets principaux - CTDIvol
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A partir du graphique nous avons pu observer le comportement du modéle :

= La dose augmente rapidement avec les kV (puissance 2 environ)
= La dose augmente linéairement avec I'augmentation des mAs

= [nfluence significative d’ASIR sur la valeur de la dose

A partir des résultats, on observe que la méthodologie des plans d’expériences permet de modéliser
de maniére précise le comportement du scanner. A partir des différents modeles développés on va
pouvoir prédire les valeurs de réponses que sont le CNR, le bruit et le CTDI,o a partir de trois facteurs
qui sont la tension du tube, I'intensité du tube et le niveau de reconstruction itérative. Ces modeles
vont ensuite nous servir pour I'élaboration d’'un modele d’optimisation qui sera développé dans le

chapitre 3.

4 ETUDE DU SCANNER PHILLIPS BRILLANCE 64

4.1  PLAN D’EXPERIENCE ET RESULTATS

Le plan d’expériences est donné dans le tableau suivant :

Essai /Ordre
1(15)
2(10)
3(14)
4(9)
5(1)
6(11)
7(4)
8(12)
9(8)
10(5)
11(2)
12(3)
13(7)

14(13)
15(6)

kv

100
100
100
100
80
100
120
100
120
80
120
80
80
100
120

mAs

165
250
165
80
80
80
250
250
165
165
80
250
165
165
165

Tableau 19 Plan d’expériences

iDose*

w

W oo W w o o O w oo w o w o

0

Bruit
3,73
3,08
3,67
9,24
11,14
5,09
1,78
2,42
1,89
7,2
5,47
3,72
5,62
3,7
3,42

CNR
1,27
1,14
1,3
0,43
0,37
0,8
1,85
1,63
18
0,6
0,78
1,24
0,75
1,25
1,37

IDSV
5,46
11,75
5,44
3,76
1,24
2,04
14,53
6,44
7,54
3,63
4,65
3,85
2
5,37
13,7

Nous avons donc construit le plan d’expériences et réalisé les tests. L’étape suivant consiste a valider
les modeles mathématiques pour chaque réponse.
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4.2  ANALYSE MATHEMATIQUE DES RESULTATS

Pour cette étude, le modele présente dix coefficients a estimer pour chacune des réponses.

Les équations suivantes présentent les valeurs des coefficients estimés pour les trois réponses. Ces
coefficients de régression linéaire multiples sont calculés par le logiciel MiniTab.

Bruit = 3,700 - 1,890 kv - 2,493 mAs - 0,990 iDose level + 0,701 kv*kv+ 1,126 mAs*mAs
+ 0,131 iDose level*iDose level+ 0,933 kv*mAs+ 0,013 kv*iDose level+ 0,873 mAs*iDose

(55)
CNR=1,2733 + 0,3550 kv + 0,4350 mAs + 0,1800 iDose level - 0,0417 kv*kv -0,1717 mAs*mAs
- 0,1017 iDose level*iDose level + 0,0500 kv¥mAs + 0,0700 kv*iDose level 56
+ 0,0300 mAs*iDose level (56)
IDSV =5,423 + 3,7125 kv + 3,1100 mAs - 1,8525 iDose level + 0,682 kv*kv - 0,038 mAs*mAs
+ 0,612 iDose level*iDose level + 1,818 kv*mAs - 1,132 kv*iDose level (57)

- 0,898 mAs*iDose level

4.3 VALIDATION EXPERIMENTALE DES MODELES

Pour pouvoir quantifier I'écart existant entre les données expérimentales et les données simulées,
I’erreur quadratique moyenne EQM a été calculé (Figure 51).

EQM Phillips

0,14
0,12

0,1
0,08
0,06
0,04

0,02

Bruit CNR IDSV

Figure 51 EQM pour le modeéle de Phillips
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Les trois valeurs de d’EQM sont inférieures ou égales a 0,2. Ceci traduira donc une erreur faible entre
les données expérimentales et les données simulées. Une premiére validation des modeles a donc été
réalisée.

4.4  VALIDITE DU MODELE POUR CHAQUE REPONSE
A I’aide du logiciel MiniTab nous avons étudié la validité des modéles mathématiques.

Le tableau d’analyse de la régression est donné pour chaque réponse ainsi que les valeurs des
coefficients de déterminations R? et R? ,j,st. Les 9 valeurs sont regroupées dans le tableau suivant :

R? 0.992 0.988 0.995

R? ajusté 0.972 0.965 0.981

Probabilité (Fc) 0.967 0.962 0.973
Tableau 20 Tableau ANOVA

En se basant sur les résultats du test statistique, on constate que les modeles mathématiques pour
toutes les réponses sont validés prob(Fc) <5% et R?, R? ,juste sont proches de 1. Ces résultats permettent
donc de valider les modéles pour chaque réponse.

4.5 ANALYSE GRAPHIQUE DES RESULTATS

Le domaine expérimental étant défini a partir de la variation de trois facteurs, I'analyse graphique peut
nous servir a étudier les effets de ces trois facteurs sur chaque réponse.

Graphique des effets principaux pour Bruit
Moyennes ajustées

kv mAs 1Dose level

Moyenne de Bruit
%]

= 0 1 0 1 0 1

Figure 52 Graphique des effets principaux - Bruit
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A partir du graphique nous avons pu observer le comportement du modele :

= Diminution du bruit lorsque que I'on augmente la tension du tube (kV). Nous noterons que
dans ce cas précis, nous n’observons pas d’augmentation du bruit a 120 kV.

=  Diminution du bruit lorsque I'on augmente les mAs

=  Diminution du bruit lorsque I’on augmente le niveau d’iDose*

Graphique des effets principaux pour CNR

Moyennes ajustées

mAs 1Dose level
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Figure 53 Graphique des effets principaux - CNR

A partir du graphique nous avons pu observer le comportement du modéle :

= Le CNR augmente rapidement avec les kV

= Les mAs ont une influence significative en complément des kV. En augmentant les mAs on
observe donc une forte maximisation du CNR.

* Contrairement a ASIR, iDose”* ne va pas avoir une influence significative sur le CNR. Il permet
de maximiser le CNR mais son augmentation reste quand méme négligeable par rapport aux
deux autres facteurs.

Graphique des effets principaux pour CTDIvol
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Figure 54 Graphique des effets principaux - CTDIvol
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A partir du graphique nous avons pu observer le comportement du modele :

= La dose augmente rapidement avec les kV (puissance 2 environ)
= La dose augmente linéairement avec I'augmentation des mAs
* Influence significative du niveau d’iDose* sur la dose

A partir des résultats, on observe que la méthodologie des plans d’expériences permet de modéliser
de maniere précise le comportement du scanner. A partir des différents modeles développés, on va
pouvoir prédire les valeurs de réponses que sont le CNR, le bruit et le CTDl,o a partir de trois facteurs
qui sont la tension du tube, I'intensité du tube et le niveau de reconstruction itérative. Afin de valider
ces résultats nous allons reproduire cette étude sur deux autres modeles de scanners.

5 ETUDE DU TOSHIBA AQUILION ONE

5.1 PARAMETRES DE L’ETUDE

Les facteurs constants sont les mémes que pour les deux précédentes études :
Les facteurs d’entrée choisis dans cette étude sont donc :

= Facteur 1:tension du tube en kV

=  Facteur 2 : la charge du tube réduite a I'intensité du tube mA car le temps de rotation est fixé
a0,5s

= Facteur 3 : Niveau d’intensité d’AIDR 3D (RI)

5.2 PLAN D’EXPERIENCES

Le plan d’expériences est donné dans le tableau suivant :

Ordre Essai Ordre Niveau
standard AIDR 3D

12 1 0 1 1 4,24 1,87 11,27
5 2 -1 0 -1 12,60 0,69 6,35
6 3 1 0 -1 5,99 1,58 23,98
3 4 -1 1 0 6,51 1,43 6,74
14 5 0 0 0 6,42 1,50 9,52
1 6 -1 -1 0 19,50 0,43 2,17
11 7 0 -1 1 8,91 0,92 3,57
4 8 1 1 0 3,12 2,13 25,43
8 9 1 0 1 3,31 2,07 13,20
10 10 0 1 -1 5,39 1,31 20,56
2 11 1 -1 0 9,57 0,90 8,14
13 12 0 0 0 6,48 1,44 9,40
7 13 -1 0 1 9,84 0,86 3,50
9 14 0 -1 -1 16,17 0,49 6,58
15 15 0 0 6,53 1,46 9,56

Tableau 21 Plan d'expériences Toshiba
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5.3  ANALYSE MATHEMATIQUE DES RESULTATS

Pour cette étude, le modéle est composé de six coefficients a estimer pour chacune des réponses. Les
trois équations suivantes présentent les valeurs des coefficients estimés pour les trois réponses. Ces
coefficients de régression linéaire multiples sont calculés par le logiciel MiniTab.

Bruit = 6,475 - 3,308 kV - 4,362 mAs - 1,733 AIDR + 1,227 kV*kV + 1,971 mAs*mAs
+0,230 AIDR*AIDR + 1,632 kV*mAs + 0,022 kV*AIDR + 1,527 mAs*AIDR

(58)
CNR = 1,4643 + 0,4082 kV + 0,5003 mAs + 0,2070 AIDR - 0,0479 kV*kV - 0,1974 mAs*mAs
-0,1169 AIDR*AIDR + 0,0575 kV*mAs + 0,0805 kV*AIDR + 0,0345 mAs*AIDR (59)
IDSV = 9,491 + 6,497 kV + 5,443 mAs - 3,242 AIDR + 1,194 kV*kV - 0,066 mAs*mAs
+ 1,071 AIDR*AIDR + 3,181 kV*mAs - 1,982 kV*AIDR - 1,571 mAs*AIDR (60)

5.4 VALIDATION EXPERIMENTALE DES MODELES

Nous avons décidé de comparer dix valeurs prédites par le modele pour des configurations données
aux dix valeurs mesurées correspondantes. Pour pouvoir quantifier I'écart existant entre les données
expérimentales et les données simulées, I'erreur quadratique moyenne EQM a été calculé:

0,16

0,14

0,1
0,08
0,06
0,04

0,02

Bruit CNR IDSV

Figure 55 EQM pour Toshiba
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Une valeur d’'EQM est comprise entre 0 et 1. Un modéle est dit précis lors que la valeur de I'EQM est
comprise entre 0 et 0,2. Dans nos études nous avons des valeurs inferieures a 0,2. Cela valide donc
dans un premier temps les modeles développés.

5.5 VALIDITE DU MODELE POUR CHAQUE REPONSE

Le tableau d’analyse de la régression est donné pour chaque réponse ainsi que les valeurs des
coefficients de déterminations R? et R? ,j,st. Les 9 valeurs sont regroupées dans le tableau suivant :

R? 0.963 0.965 0.979
R? ajusté 0.952 0.962 0.969
Probabilité (Fc) 0.956 0.960 0.963

Tableau 22 Tableau ANOVA

En se basant sur les résultats du test statistique, on constate que les modeles mathématiques pour

toutes les réponses sont validés prob(Fc) <5% et R?, R? 5juste sont proches de 1. Nous avons donc des
modeles dits précis.

5.6  ANALYSE GRAPHIQUE DES RESULTATS

Graphique des effets principaux pour Bruit
Moyennes ajustées

kV mAs AIDR

Moyenne de Bruit

1 0 11 0 14 0 1
Figure 56 Graphique des effets pour le bruit

A partir du graphique nous avons pu observer le comportement du modele similaire au deux études
précédentes:

= Diminution du bruit lorsque que I'on augmente la tension du tube (kV).
=  Diminution du bruit lorsque I'on augmente les mAs.
=  Diminution du bruit lorsque I'on augmente le niveau d’AIDR 3D.
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Graphique des effets principaux pour CNR
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Figure 57 Graphique des effets pour le CNR

A partir du graphique nous avons pu observer le comportement du modeéle :

= Le CNR augmente rapidement avec les kV.

Les mAs ont une influence significative en complément des kV. En augmentant les mAs on
observe donc une forte maximisation du CNR.

= Comme pour iDose4, AIDR 3D a une influence limitée sur le CNR. Il permet de maximiser le

CNR mais son augmentation reste quand méme négligeable par rapport aux deux autres
facteurs.

Graphique des effets principaux pour IDSV
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Figure 58 Graphique des effets pour I'IDSV

A partir du graphique nous avons pu observer le comportement du modele :

= La dose augmente rapidement avec les kV
= Ladose augment linéairement avec I'augmentation des mAs
= Influence significative du niveau d’AIDR 3D sur la dose
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6 ETUDE DU SIEMENS SOMATOM DEFINITION AS

6.1 PARAMETRES DE L’ETUDE

Les facteurs constants sont les mémes que pour les deux précédentes études :
Les facteurs d’entrée choisis dans cette étude sont donc :

=  Facteur 1 :tension du tube en kV

=  Facteur 2 : la charge du tube réduite a I'intensité du tube mA car le temps de rotation est fixé
a0,5s

= Facteur 3 : Niveau d’intensité de SAFIRE (RI)

6.2 PLAN D’EXPERIENCES

Le plan d’expériences est donné dans le tableau suivant :

Ordre Essai  Ordre standard SAFIRE
7 1 10 1 11,24 0,94 4,00
4 2 1 1 0 3,56 2,31 29,06
1 3 -1 -1 0 22,28 0,46 2,48
12 4 1 1 4,84 2,04 12,88
13 5 0 0 0 7,40 1,56 10,74
5 6 -1 0 -1 14,40 0,75 7,26
10 7 0 1 -1 6,16 1,43 23,50
8 1 -1 0 10,94 0,98 9,30
9 0 -1 -1 18,48 0,54 7,52
14 10 0 0 0 7,34 1,63 10,88
11 11 0 -1 1 10,18 1,00 4,08
15 12 0 0 7,46 1,59 10,92
13 -1 1 7,44 1,55 7,70
14 1 0 -1 6,84 1,71 27,40
15 1 0 1 3,78 2,25 15,08

6.3  ANALYSE MATHEMATIQUE DES RESULTATS

Les coefficients de régression linéaire multiples ont été calculés :

Bruit = 7,400 - 3,780 kV - 4,985 mAs - 1,980 SAFIRE + 1,403 kV*kV + 2,252 mAs*mAs

+ 0,262 SAFIRE*SAFIRE + 1,865 kV*mAs + 0,025 kV*SAFIRE + 1,745 mAs*SAFIRE (61)
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CNR = 1,592 + 0,4438 kV + 0,5438 mAs + 0,2250 SAFIRE - 0,0521 kV*kV
-0,2146 mAs*mAs - 0,1271 SAFIRE*SAFIRE + 0,0625 kV*mAs + 0,0875 kV*SAFIRE

+0,0375 mAs*SAFIRE (62)
IDSV = 10,847 + 7,425 kV + 6,220 mAs - 3,705 SAFIRE + 1,364 kV*kV - 0,076 mAs*mAs
+ 1,224 SAFIRE*SAFIRE + 3,635 kV*mAs - 2,265 kV*SAFIRE - 1,795 mAs*SAFIRE (63)

6.4 VALIDATION EXPERIMENTALE DES MODELES

Comme défini dans la MPE, nous avons décidé de comparer dix valeurs prédites par le modele pour
des configurations données aux dix valeurs mesurées correspondantes. Pour pouvoir quantifier I’écart
existant entre les données expérimentales et les données simulées, I'erreur quadratique moyenne
EQM a été calculé:

EQM

0,08
0,06
0,04

0,02

Bruit CNR IDSV

Figure 59 EQM pour le modeéle Siemens

Dans nos études nous avons des valeurs inferieures a 0,2. Cela valide donc dans un premier temps les
modeles développés.
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6.5 VALIDITE DU MODELE POUR CHAQUE REPONSE

Le tableau d’analyse de la régression est donné pour chaque réponse ainsi que les valeurs des
coefficients de déterminations R? et R? ;. Les 9 valeurs sont regroupées dans le tableau suivant:

R? 0.958 0.970 0.978
R? ajusté 0.952 0.962 0.960
Probabilité (Fc) 0.955 0.953 0.965

Tableau 23 Résultats de I'étude ANOVA

En se basant sur les résultats du test statistique, on constate que les modeles mathématiques pour

toutes les réponses sont validés prob(Fc) <5% et R?, R? 5juste sont proches de 1. Nous avons donc des
modeles dits précis et valides.

6.6  ANALYSE GRAPHIQUE DES RESULTATS

Graphique des effets principaux pour Bruit
Moyennes ajustées

kV mAs SAFIRE
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Figure 60 Graphique des effets pour le bruit

A partir du graphique nous avons pu observer le comportement du modele similaire au trois études
précédentes:

= Diminution du bruit lorsque que I'on augmente la tension du tube (kV).
= Diminution du bruit lorsque I'on augmente les mAs.
= Diminution du bruit lorsque I'on augmente le niveau SAFIRE.
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Graphique des effets principaux pour CNR
Moyennes ajustées

kV mAs SAFIRE
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Figure 61 Graphique des effets pour le CNR

A partir du graphique nous avons pu observer le comportement du modéle :

Le CNR augmente rapidement avec les kV. On arrive a atteindre une valeur proche de 2 a

120kV. Ce modele de scanner permet donc d’obtenir un meilleur contraste que pour tous les
autres constructeurs.

Les mAs ont une influence significative en complément des kV. En augmentant les mAs on
observe donc une forte maximisation du CNR.

Comme pour AIDR-3D, SAFIRE a une influence limitée sur le CNR comparé aux deux autres

parametres. Il permet de maximiser le CNR mais son augmentation reste quand méme
négligeable par rapport aux deux autres facteurs.

Graphique des effets principaux pour IDSV
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Figure 62 Graphique des effets pour I''DSV
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A partir du graphique nous avons pu observer le comportement du modele :

= La dose augmente rapidement avec les kV. On observe un comportement proche du scanner
Toshiba.

= Ladose augment linéairement avec I'augmentation des mAs.

= |nfluence significative du niveau SAFIRE sur la dose. On diminution de la dose d’environ 40%
est possible.

7 DiscussION ET CONCLUSION

Lors de cette étude, nous avons pu appliquer la méthodologie des plans d’expériences pour modéliser
le comportement du scanner en fonction de trois paramétres d’acquisition sur deux indicateurs de
qualité d’'image et un indicateur de dose délivrée au patient. Les résultats et la méthodologie ont été
validés expérimentalement pour deux constructeurs.

Un plan de Box-Behnken a été utilisé pour répondre aux conditions de I'étude. Les résultats ont été
validés via plusieurs approches.

Cette étude a également permis de tester les technologies de reconstruction itératives chez les quatre
grands constructeurs de scanners.

Lorsque I'on compare chaque modeéle par type de machine, on constate qu’ils ont approximativement
le méme comportement. Cependant chez Phillips, la technique de reconstruction itérative n’agit pas
sur le CNR de la méme fagon. En effet, comparé a ASIR, iDose* aura un impact négligeable sur le CNR.
Cependant, les mAs joueront un rdle trés important alors que leur action était limitée sur le scanner
de marque GE. Pour Toshiba (AIDR 3D) et Siemens (SAFIRE) les techniques de reconstruction itératives
vont donner des meilleurs niveaux de bruit a configuration identique que chez Phillips et General
Electric.

Ces modeles vont servir de base pour I'optimisation des protocoles présentée dans le prochain
chapitre.

Pour pallier a ce probléme, a partir des valeurs de I'IDSV nous avons décidé de tester la méthodologie
du « Size Specific Dose Estimation » (SSDE) présenté dans I’AAPM 204.

Cette méthodologie permet de recalculer I'IDSV de maniére plus précise a partir de coefficients définis
pour des morphologies spécifiques et en fonction du diametre du fantéme utilisé par le constructeur.
Une étude est menée afin d’intégrer cette technique a notre méthodologie et permettre la
comparaison des modeles et des résultats obtenus. Cette approche permet d’intégrer le facteur
« morphologie des patients pédiatriques » a notre étude. Les résultats finaux seront présentés dans la
partie optimisation des protocoles.
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CHAPITRE 3 : OPTIMISATION MULTIOBIJECTIF

1 THEORIE SUR L’OPTIMISATION MULTIOBJECTIF

1.1 INTRODUCTION

Lors de I'évaluation de plusieurs réponses par un plan d’expériences, la probabilité que les
coordonnées des points optimaux pour chacune des réponses soient identiques est tres faible. Il est
nécessaire de déterminer un compromis afin que I'ensemble des réponses expérimentales atteignent
les objectifs définis par I'utilisateur. S’il y a plusieurs réponses a évaluer, la notion de désirabilité va
permettre d’assembler en un critére unique composite plusieurs autres criteres.

La notion de désirabilité a été définie et développée par E.C. Harrington en 1965 [130] et G. Derringer
[131]. « Elle se base sur la conversion de toutes les réponses obtenues a partir de différentes échelles
de mesure en une échelle identique de désirabilité sans dimension (désirabilité individuelle) ». Les
valeurs des fonctions de désirabilité (di) sont comprises entre 0 et 1.

La totalité des désirabilités individuelles sera ensuite réunie en une seule désirabilité globale que I'on
nommera D et qui est leur moyenne géométrique. La nullité d’au moins I'une des désirabilités
individuelles entrainera celle de la désirabilité globale.

En suivant cette logique, la moyenne géométrique conduira donc a rejeter un produit pour lequel I'un
des objectifs n’est pas du tout réalisé, méme si tous les autres le sont parfaitement.

La valeur de D la plus élevée est obtenue dans les conditions ol la combinaison des différentes
réponses est globalement optimale.

1.2 DESIRABILITE D’UNE REPONSE A MAXIMISER
Dans le cas d’'une réponse a maximiser, une fonction de désirabilité individuelle (di), est représentée
sur la figure 63. La valeur de 1 est attribuée lorsque la réponse représente la performance maximale

désirée pour les facteurs considérés. La valeur de 0 (une désirabilité individuelle prenant la valeur
nulle) est attribuée lorsque les facteurs conduisent a une réponse inacceptable (non désirée).

d;’

0 -
b ¢ Y i.max

Laun

Figure 63 Diagramme d'une réponse a maximiser
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Le calcul des valeurs de désirabilités individuelles est ainsi présenté dans I’équation 64:

(64)
0 O <Y, .
Y, - Y. g
di=q| | S SL <Yy
Yfmﬂx 4 imin
1 &Y, 27, .

avec:

Yi,min : la valeur en dessous de laquelle la réponse Yi ne convient pas (di = 0),

¥imax: la valeur cible au-dessus de laquelle la réponse Yi est trés satisfaisante (di = 1),

ri : le facteur modifiant I'importance d'une augmentation de la réponse Yi pour la désirabilite
individuelle considérée. Cela correspond a la pondération de la réponse déependant de |’ utilisateur en
fonction du degré de désirabilite que I'on voudrait avoir pour une réponse donnée entre i min et Yima:.

1.3 DESIRABILITE D’UNE REPONSE A MINIMISER
Lorsque I'on cherche a minimiser une réponse, la fonction de désirabilité est illustrée par la figure 64.

v

‘rrl.:l'l.'."i

Figure 64 Diagramme d'une réponse a minimiser

Lorsque la réponse est inférieure ou égale a la valeur cible (Yimin) vaudra 1. La fonction de désirabilité
est nulle quand la réponse dépasse la valeur limite (Yimax).
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L’équation 65 montre comment les valeurs de désirabilités individuelles sont calculées :

avec : Yimin, la valeur cible en dessous de lagquelle la réponse Yi est trés satisfaisante (di = 1), Yima:: la

valeur au-dessus de laguelle la réponse Yi ne convient pas (di = 0).

1.4 DESIRABILITE CIBLE
La figure 65, montre le tragage de la fonction de désirabilité individuelle lorsque I'on veut atteindre

une valeur cible d’une réponse:

di

Yi Jmin YC Y:i.l:LI&].‘;

Figure 65 Diagramme d'une réponse a cibler

5i on cherche par exemple une valeur cible Y. de la réponse Y;, I'éguation permettant de calculer les

valeurs de désirabilités individuelles peut étre présentée de la fagon suivante:
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0 - }: 5 I:,mi.n’K = }:,max (66)
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Y=Y :
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La fonction de désirabilité vaut 1 lorsque la reponse est égale a la valeur cible cherchée. Elle vaut zero

si la réponse est en dessous ou au-dessus des valeurs Y min 8t ¥imax précisées.

1.5 DESIRABILITE GLOBALE

Suite & la conversion des réponses en fonctions de désirabilité individuelle, I'étape qui suit consiste &
agréger ces fonctions en une seule désirabilité globale D obtenue & partir de la moyenne géométrigue
des fonctions de désirabilité individuelle:

D= [Hd:”] 1 wi

(67)

Les paramétres w; permettent de pondérer I'importance relative des différentes désirabilités
glémentaires dans le critére global, c’est-a-dire de moduler I'importance que 'on accorde & chacune

des réeponses. Wi correspond au poids accorder a chaque réponse dans le processus d'optimisation.

Aprés avoir défini les fonctions de désirabilité individuelle et la fonction de désirabilité globale, I'étape
suivante consiste i rechercher un optimum multicritére, c'est-a-dire a rechercher les valeurs des
facteurs d’entrée qui conduisent aux réponses souhaitées,

1.6 RECHERCHE D'UN OPTIMUM

Le but est de maximiser la fonction de désirabilité globale D, autrement dit de rechercher I'optimum
qui consiste a déterminer les valeurs des facteurs dans le domaine expérimental étudié.

Au cours de ce travail, le logiciel de plans d’expériences MiniTab développé par I'entreprise MiniTab

inc a été utilisé.

1.6.1 OPTIMISEUR MINITAB
Le logiciel MiniTab [132] utilise les méthodes précédemment citées pour la recherche de I'optimum. Il
démarre la recherche en affichant les coordonnées du point de départ. Sauf modification, lors de la
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premiere recherche ce point se situe au centre du domaine. En recommencant la recherche, on obtient
(s'il existe) les coordonnées du point optimal trouvé par le logiciel.

Pour chaque optimum, on obtient :

= |avaleur prise par la fonction de désirabilité globale,

= e poids associé a chaque réponse est rappelé,

= |es valeurs prédites de toutes les réponses,

= |es valeurs optimales des facteurs d’entrée,

= |es valeurs prises par les fonctions de désirabilité individuelle.

Les points initiaux vont fortement influencer les résultats d’optimisation. L'optimiseur du logiciel
Minitab a la particularité de démarrer la recherche d’un optimum a partir du centre du domaine. Cela
va faciliter la recherche de I'optimum “global” de maniére tres rapide (un seul calcul).

Minitab calcule une désirabilité individuelle pour chaque réponse et pondére chacune d'elles en
fonction de l'importance que I'on attribuera a la réponse. Ces valeurs sont combinées afin que soit
déterminée la désirabilité composite ou globale du systeme multi-réponse. Une solution optimale
apparait lorsque la désirabilité composite atteint son niveau maximum. A |'aide d'un diagramme
d'optimisation, on pourra ajuster les parametres des variables et évaluer |I'impact des changements
sur la réponse.

2 OPTIMISATION MULTICRITERE DU PROTOCOLE ABDOMINO-PELVIEN

L'objectif des travaux effectués dans cette partie est le développement d’un protocole générique
optimisé par modéle de scanners étudiés. En effet, comme nous I'avons précédemment précisé, la
proposition de protocoles optimisés par le logiciel Minitab n’est valable que pour une morphologie
proche de la taille du fantome CATPHAN 600 sur lequel les tests ont été effectués.

Nous avons décidé de développer un PGO pour la morphologie standard du fantéme. Ce PGO pourra
ensuite étre réutilisé pour étre adapté a plusieurs morphologies pédiatriques. Cette adaptation sera
présentée dans la seconde partie de ce chapitre.

Pour obtenir les valeurs des réponses souhaitées, on utilisera ici une méthode de recherche d’un
compromis entre les différents facteurs. Une transformation des réponses afin de les rendre
comparables va étre nécessaire lors de I'utilisation du modele pour la recherche d’une solution.

Deux phases sont nécessaires pour la recherche d’un optimum multicritere :

= Chacune des réponses sera transformée en une fonction de désirabilité individuelle dont la
nature dépend des objectifs de I'étude.

= Afin d’atteindre le maximum de la fonction de désirabilité globale, une recherche du niveau
des facteurs sera réalisée.

Nous allons présenter dans la suite de cette partie les résultats pour chaque modeéle de scanner étudié.
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2.1 SCANNER GENERAL ELECTRIC DiscoVvery 750HD

2.1.1 FONCTION DE DESIRABILITE INDIVIDUELLE

La transformation d’une valeur particuliere d’une réponse modélisée en un indice de satisfaction est
illustrée de maniere graphique sur la figure 66. La désirabilité individuelle (d) évalue dans quelle
mesure les parametres optimisent une réponse unique. La désirabilité est comprise entre 0O et 1. 1
représente le cas idéal ; 0 indique qu'une ou plusieurs réponses se situent en dehors des limites
acceptables.

Le diagramme d'optimisation (Figure 66) illustre I'effet de chaque facteur (colonnes) sur les réponses
(courbes). Les lignes rouges verticales sur le diagramme représentent les parametres de facteurs
actuels. Les chiffres qui figurent en haut d'une colonne indiquent les parameétres des niveaux de
facteurs actuels (en rouge). Les lignes horizontales bleues et les chiffres représentent les réponses par
rapport au niveau de facteur actuel.

kW mAs %Rl
Max 1.0 1.0 1.0
Act [1.0 [-0.4561] [0,01
Min -1.0 -1.0 -1.0
CNR /
Maximum it bty
y = 10072
d = 0,50755
SD
Minimum
y = 10,3648 \\“a-___
d = 0,82388 ' - ————-=_—"—_=-T\—_—\—
IDSY
Minimum
y = 59976
d = 0,57938

Figure 66 Désirabilités individuelles pour chaque réponse

La Figure 66 regroupe les modélisations graphiques pour chaque réponse en fonction des parametres
définis lors de notre étude. Elle représente les fonctions de désirabilités d des réponses CNR, Bruit et
IDSV. Plus la valeur de d est proche de 1 plus I'optimisation est efficace.
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Désirabilité Capacité d’optimisation

0<0,3 faible
<0,5 moyenne
<0,8 élevée
<1 Trés élevée

Tableau 24 Capacité d'optimisation en fonction de la valeur de la désirabilité

Nous avons dans notre cas des fonctions de désirabilités individuelles de 0,50 et 0,82 respectivement
pour la maximisation du CNR et la minimisation du bruit. Ces valeurs traduisent une efficacité moyenne
de la capacité de maximisation du CNR et une capacité élevée de minimisation du bruit. Comme
I'indique la figure 66, nous cherchons une valeur maximale pour le CNR et des valeurs minimales pour
le bruit et I'IDSV. Nous avons précisé la valeur 6,61 HU comme valeur minimale acceptée pour la
réponse Bruit (Figure 67- cf. chapitre 2) qui correspond a la valeur du bruit la plus faible pour ce
scanner. Nous cherchons a nouveau une valeur d’IDSV ciblée a 1,64 mGy et une valeur maximale de la
réponse du CNR. Nous avons accordé le méme poids pour toutes les réponses. Ceci est préconisé par
les auteurs J.Goupy, SE maxwell [108] [133] pour obtenir la combinaison optimale des trois facteurs
les plus influents.

Réponse 0Objectif Inférieur Cible Supérieur Pondération Importance
ChR Maximiser N 1,48 1 1
5D Minimiser J 6,61 6,61 27,93 1 1
i

Figure 67 Objectifs d'optimisation et pondération

2.1.2 FONCTION DE DESIRABILITE GLOBALE

Nous avons ensuite transformé toutes les réponses en fonction de désirabilité individuelle. Il est alors
nécessaire de définir un critére objectif que I'on va ensuite chercher a optimiser. On aura également
la possibilité d’accorder un poids aux différentes réponses. Nous avons attribué le méme poids aux
trois réponses (W 1 = W2 = W3 = 1), ce qui donne une fonction de désirabilité dite globale ou
composite. La désirabilité composite (D) évalue dans quelle mesure les parametres optimisent un
ensemble de réponses globalement.

Le but est de rechercher un optimum multicritére qui est obtenu par une valeur maximale de la
fonction de désirabilité composite D. La Figure 68 représente la configuration optimale calculée par
I’optimiseur. En rouge, nous avons les valeurs des protocoles en unités codées qu’il faudra ensuite
convertir en unités réelles pour obtenir notre configuration optimale.
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kW mAs %Rl

Max 1.0 1.0 1.0
Act [1.0] [-0.4561] [0.0]
Min -1.0 -1,0 -1.0
Composite / T
Désirabilité

D: 0,8291

Figure 68 Désirabilité composite

La désirabilité composite (0,82) est supérieure a 0,8 ce qui indique que la configuration calculée des
protocoles atteint des résultats favorables pour toutes les réponses dans leur ensemble. Toutefois, la
désirabilité individuelle indique que les parametres sont plus efficaces pour la minimisation du bruit
(0,81) que pour la réduction de I'IDSV (0,68). Si la réduction de la dose est plus importante,
I’expérimentateur peut ajuster les paramétres a I'aide d'un diagramme d'optimisation, afin d'atteindre
une désirabilité individuelle supérieure pour la dose et inférieure pour le bruit.

2.1.3 PROPOSITION DE CONFIGURATION OPTIMALE
Un logiciel de plans d’expériences sera utilisé pour la recherche de I'optimum multicritére.

Comme nous I’avons vu dans la partie précédente, le logiciel Minitab commence la recherche a partir
des critéres cibles définis par I'utilisateur. Le résultat d’optimisation comporte donc plusieurs
solutions, le logiciel Minitab sélectionne la solution dont la fonction de désirabilité globale est
maximale. Aprés plusieurs itérations de calcul, I'optimiseur du logiciel converge vers une solution
optimale (Tableau 25). Chaque valeur en rouge dans le tableau correspond a une valeur en unité codé
(cf Chapitre 2). Comme expliqué précédemment, dans le domaine d’étude, chaque valeur des
parametres des protocoles est définie dans un intervalle d’étude entre la valeur (-1) qui est le niveau
bas du parametre et la valeur (+1) qui est le niveau haut pour ce méme parameétre.

D:0,8291 Max 1.0 1.0 1.0
o Act [0.0] [-0,4561] [1.0]
Prevoir  min 1.0 -1,0 -1.0

Tableau 25 Configuration optimale en unités codées

Les valeurs optimales de la simulation a I'aide du logiciel Minitab sont proposées a |'utilisateur :
= kV =100 [0]
= des mASeffective = 130 [-0,4]
= un niveau de reconstruction itérative de 50%. [1]

Nous avons ensuite testé cette configuration sur fantéme (CATPHAN 600). On peut constater
d’apres le tableau 26 que la valeur simulée du bruit est égale a 7,35, cette valeur est légérement
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supérieure a la valeur cible qui est de 6,61. Ceci s’explique par la nécessité de trouver le meilleur
compromis. On tend au maximum de se rapprocher de la valeur cible pour chaque facteur. Ce
tableau valide également la précision du modéle.

Bruit CNR IDSV
Valeurs simulées 7,35 1,27 11,62
Valeurs mesurées 7,49 1,28 11,71

Tableau 26 Validation des résultats de I'optimisation

Les valeurs optimales ont été utilisées pour une acquisition sur fantome afin de vérification
expérimentale. Ceci correspond donc a la morphologie d’un pré-adolescent. Le logiciel va donc
systématiquement proposer la valeur de niveau de reconstruction itérative la plus élevée. Ceci revient
donc a minimiser l'influence de I'optimisation de la combinaison mAs-kV. En effet, nous avons pu
démontrer dans la partie précédente que I'apport des reconstructions itératives a permis d’améliorer
tous les indices de qualité d’image ainsi qu’un apport significatif sur la dose délivrée au patient.

Aprés discussion sur les résultats proposés par |'algorithme, nous avons décidé de contraindre
I"algorithme d’optimisation de Minitab a effectuer une recherche de configuration optimale pour une
valeur intermédiaire de reconstruction itérative. Ceci dans le but d’atteindre un double objectif :

= Générer plusieurs combinaisons mAs-kV pour répondre a des taches diagnostiques
spécifiques.

=  Pouvoir utiliser une valeur de niveau de reconstruction itérative plus importante pour les plus
petites morphologies qui sont plus sensibles au bruit.

Nous avons donc généré un second protocole optimisé, protocole avec un nouveau niveau de RI.

kV mAs %RI
Max 1,0 1,0 1,0
Act [0,0] [-0,5354] [0,0]
Min -1,0 -1,0 -1,0

Tableau 27 Second protocole optimisé

Les valeurs codées ont ensuite été recalculées en unités réelles. Ceci nous donne donc le protocole
suivant pour les valeurs modifiables sur la console manipulatrice du scanner.

Protocole kv mAs %RI
Valeurs 100 140 30

Tableau 28 Protocole optimisé en unités réelles

2.1.4 PROTOCOLE GENERIQUE OPTIMISE (PGO)

Nous avons donc développé un PGO pour le modele General Electric Discovery 750HD reprenant les
résultats de l'outil d’optimisation du logiciel Minitab ainsi que les valeurs optimales des autres
parametres (qui restent fixes) issus des conclusions des travaux présentés dans la partie 1. Une
comparaison entre le PGO et le protocole standard utilisé au sein du centre hospitalier pour la
catégorie d’age correspondant au protocole pré-adolescent a été réalisée (Tableau 29).
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GENERAL ELECTRIC

Protocole pédiatrique

Protocole optimisé par minitab )

Phase respiratoire Inspiration Inspiration
Type d'acquisition Helicoidale Helicoidale
kv 100 100
mA 250 140
Temps de rotation 0,5 0,5
Pitch 1,375 1,375
ASIR (%) 20 30
IDSV (mGy) 13,1 11,6
Region Abdomen / Pelvis Abdomen / Pelvis
Algorithme de reconstruction Standard Standard
Epaisseur de coupe/ recon 5x5 5x5

MPR

Début/ fin acquisition

1 cm au-dessus du diaphragme/

1 cm au-dessus du diaphragme/

Fémur Fémur
Produit de contraste® Non Non
DFOV SFOV - 250 mm SFOV - 250 mm
Enregistrement PACS PACS
Niveau de bruit attendu 14,1 10,45
Niveau de contraste attendu 0,87 1,2

Tableau 29 PGO Vs Protocole standard

2.2 VALIDATION EXPERIMENTALE

2.2.1 RESULTATS SUR FANTOME

Afin de valider la pertinence des résultats, une comparaison a été réalisée entre le protocole standard
et le PGO sur un fantdme de type CATPHAN 600. Les résultats de cette étude sont présentés dans le
tableau 30 ci-dessous :

Bruit CNR IDSV
Protocole standard 13,9 0,92 14,3
PGO 10,43 1,19 12,82

Tableau 30 Comparaison des indicateurs de QI et de dose entre le PGO et le protocole utilisé au centre hospitalier

On observe donc que I'utilisation du PGO permet d’optimiser les deux indicateurs de qualité d’'image
(Bruit et CNR) et la dose délivrée (IDSV). En effet, on constate une diminution du bruit de I'ordre de
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23%, une augmentation du CNR de l'ordre de 30% et une diminution de la dose d’environ 15%. La
diminution du bruit s’explique principalement par I'augmentation du niveau de reconstruction
itérative (Tableau 29). La diminution des mAs permet donc de réduire I'IDSV tout en ayant un niveau
de bruit un peu plus faible passant de 13,9 HU a 10,43 HU.

La finalité de ce travail de thése est de permettre de transposer les protocoles optimisés sur fantomes
sur des protocoles en routine clinique, une seconde étude a été initiée pour vérifier et valider les
résultats de I'optimisation des protocoles.

2.2.2  VERIFICATION EN ROUTINE CLINIQUE

Suite aux résultats encourageants effectués sur fantéme. Nous avons vérifié ce PGO en routine clinique
sur un patient présentant une morphologie proche de celle du fantome CATPHAN 600. Cette
acquisition a ensuite été comparée a une précédente acquisition effectuée sur ce méme patient avec
un protocole standard ajusté :

= Passage de 120kV a 100kV
=  Diminution des mAs de 250 mAs a 140 mAs

Le bruit, le CNR et la dose délivrée ont été mesurés sur chacune des images et les résultats ont été
comparés. Le CNR a été mesuré entre le foie et les tissus graisseux abdominaux. La formule de calcul
suivante a été utilisée (les atténuations et les mesures de bruit sont exprimés en Unités Hounsfield) :

_ (VAf —VAta)
" VBfond

CNR
(68)

Avec VA, VAw qui est respectivement les valeurs d’atténuations du foie et des tissus adipeux. VBrong
est la valeur du bruit de fond des tissus adipeux abdominaux.

Bruit CNR IDSV |
Protocole standard 14,5 14 13,9
PGO 12,4 16 12,82

Tableau 31 Résultats évaluation en routine clinique

Dans un premier temps, on constate que les niveaux des indicateurs de qualité d’'image sont plus élevés
que lors de I'étude sur fantéme (entre 10 et 20%). Cela s’explique principalement par les niveaux
d’atténuations des organes et la présence de tissus adipeux dans cette zone du corps.

Ensuite, on observe ici qu’une diminution des kV de 'ordre de 20% a mAs quasi constante a permis de
diminuer du bruit de I'ordre de 20%, d’augmenter le contraste d’environ 15% et de diminuer la dose
d’environ 15%.

Les résultats de ces deux études ont donc permis de valider le PGO pour le modéle de scanner
Discovery 750HD de General Electric. Dans la suite de cet exposé nous allons présenter les résultats
des études réalisées sur les trois autres constructeurs Phillips, Siemens et Toshiba. Afin de ne pas
surcharger le lecteur d’informations méthodologiques redondantes, les résultats et leurs
interprétations seront uniquement présentés pour chacun des constructeurs.
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2.3 SCANNER PHILLIPS BRILLANCE 64

2.3.1 FONCTION DE DESIRABILITE INDIVIDUELLE
La transformation d’une valeur particuliere d’une réponse modélisée en un indice de satisfaction est
illustrée de maniére graphique sur la Figure 69.

ko mAs iDose le
Max 1.0 1.0 1.0
Act [C.0] [0.3737] [1.0]
Min

CME

Maximum [
y = 1,5015

d = 0,76451

CTDIvaol

Minimum
y = 5,0045 - — =
d = 0,71674 /

Bruit

Minimum

y = 2,3931
d=093450 T~ ———

Figure 69 Désirabilités individuelles pour chaque réponse

La Figure 69 représente les fonctions de désirabilités d des réponses Bruit, CNR et CTDl,,.. Nous avons
dans notre cas des fonctions de désirabilités individuelles de 0,76 et 0,93 respectivement pour la
maximisation du CNR et la minimisation du bruit. Ces valeurs traduisent donc une efficacité élevée de
la capacité d’optimisation de ces indicateurs. Ici nous cherchons une valeur maximale pour le CNR et
des valeurs minimales pour le bruit et I'IDSV. Nous avons précisé la valeur 1,78 comme valeur minimale
acceptée pour la réponse Bruit (Figure 70 - cf. Chapitre 2). Nous cherchons a nouveau une valeur d’IDSV
proche de la limite minimale a 2 et une valeur maximale de la réponse CNR. Il est également possible
d’accorder un poids aux différentes réponses (pondération) et définir les cibles de recherche.

Réponse Objectif Inférieur Cible Supérieur Pondération Importance
ChR Maximiser oz s 1,85 1 1
CTDIval Minirmiser J 1,24 1,24 14,53 1 1
Bruit Minimiser J 1,78 1,78 11,14 1 1

Figure 70 Objectifs d'optimisation et pondération
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2.3.2 FONCTION DE DESIRABILITE GLOBALE
Comme pour GE, nous avons attribué le méme poids aux trois réponses (W1 =W2 = W3 = 1), ce qui
donne une fonction de désirabilité globale :

kv mAs iDose le
Max 1.0 1.0 1.0
Act [0,0] [0,3737] [1.01
Min -1,0 -1,0 -1,0

Compaosite e T / /,./—""/_>

Désirabilité

D: 0,8000

Figure 71 Désirabilité composite

La désirabilité composite qui est de 0,8, indique que les parametres atteignent des résultats favorables
pour toutes les réponses dans leur ensemble. Toutefois, la désirabilité individuelle indique que les
parametres sont plus efficaces pour la minimisation du bruit (0,93) que pour la réduction de I'IDSV
(0,71). Si la réduction de la dose est plus importante, I'expérimentateur peut ajuster les parameétres a
I'aide d'un diagramme d'optimisation, afin d'atteindre une désirabilité individuelle supérieure pour la
dose et inférieure pour le bruit.

2.3.3 PROPOSITION DE CONFIGURATION OPTIMALE

Le logiciel Minitab sélectionne la solution dont la fonction de désirabilité globale est maximale. Aprés
plusieurs itérations de calcul, I'optimiseur du logiciel converge vers une solution optimale.

Optimal kv mAs iDose le
Max 1.0 1.0 1,0
D: 0.8100 : . ’
o Act [0.3333] [0.3737] [1.0]
Prévoir  Min -1.0 -1,0 -1,0

Figure 72 Configuration optimale en unités codées

Les valeurs optimales issues de I'optimisation a I'aide du logiciel Minitab proposent la configuration
optimale suivante avec kV = 100 et mAsesective = 180 et un niveau de reconstruction itérative de niveau
4. On peut constater aussi d’apres le tableau 10 que la valeur mesurée du bruit est égale a 8,82 HU,
cette valeur est beaucoup plus élevée que la valeur attendue cible qui est d’environ de 2. Ceci peut
s’expliquer par la nécessité de calculer le meilleur compromis entre les différentes réponses. Si nous
avions diminué le poids des autres réponses et augmenté celui du bruit, nous nous serions approchés
de cette valeur cible de 2.

Bruit CNR IDSV
Valeurs simulées 8,72 1,15 10,45
Valeurs mesurées 8,82 1,08 10,70

Tableau 32 Validation des résultats de I'optimisation
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Nous avons ensuite généré un second protocole optimisé, protocole avec un niveau de Rl
intermédiaire.

kW mAs %RI
Max 1,0 1.0 1.0
Act [0,0] [-0,5354] [0,0]
Min -1,0 -1,0 -1,0

Tableau 33 Second protocole optimisé

Les valeurs codées ont ensuite été recalculées en unité réelles. Ceci nous donne donc le protocole
suivant pour les valeurs modifiables sur la console manipulatrice du scanner.

Protocoles kv mAs Niveau de Rl
Valeurs 100 140 2

Tableau 34 Protocole optimisé en unités réelles

2.3.4 PROTOCOLE GENERIQUE OPTIMISE (PGO)

Nous avons donc développé un PGO pour le modele Phillips Brillance 64 reprenant les résultats de
I'outil d’optimisation du logiciel Minitab ainsi que les valeurs optimales des autres parameétres (qui
restent fixes)( Tableau 35). Nous avons ensuite comparé le PGO au protocole standard utilisé au sein
du centre hospitalier pour la catégorie d’age correspondant au protocole pré-adolescent.

PHILLIPS

Protocole pédiatrique

Protocole optimisé par minitab
@

Phase respiratoire Inspiration Inspiration
Type d'acquisition Hélicoidale Hélicoidale
kv 100 100
mA 200 140
Temps de rotation 0,75 0,5
Pitch 1 1,375
iDose* (%) 1 2
IDSV (mGy) 14 10,5
Region Abdomen / Pelvis Abdomen / Pelvis
Reconstruction Standard Standard
Epaisseur de coupe 5x5 5x5

Début/ fin acquisition

1 cm au-dessus du diaphragme/

1 cm au-dessus du diaphragme/

Fémur Fémur
Produit de contraste®® Non Non
DFOV SFOV - 250 mm SFOV - 250 mm
Niveau de bruit attendu 12,7 9,8
Niveau de contraste 0,9 1,1

attendu

Tableau 35 PGO Vs Protocole standard
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Suite aux modifications apportées par le PGO, une vérification expérimentale a été nécessaire.

2.3.5 VERIFICATION EXPERIMENTALE

Résultats sur fantome

Nous avons dans un premier temps comparé le protocole standard et le PGO sur un fantome de type
CATPHAN 600. Les résultats de cette étude sont présentés dans le tableau 36 ci-dessous :

Bruit CNR IDSV
Protocole standard 13,1 0,87 13,8
PGO 11 1,05 11,2

Tableau 36 Comparaison des indicateurs de QI et de dose entre le PGO et le protocole utilisé au centre hospitalier

On observe donc que I'utilisation du PGO permet d’optimiser les deux indicateurs de qualité d’'image
(Bruit et CNR) et la dose délivrée (IDSV). En effet, on observe une diminution du bruit de I'ordre de
15%, une augmentation du CNR de I'ordre de 25% également et une diminution de la dose d’environ
20%. La diminution du bruit s’explique principalement par I'augmentation du niveau de reconstruction
itérative. La diminution des mAs permet donc de réduire I'IDSV tout en ayant un niveau de bruit un
peu plus faible passant de 13,1 HU a 11 HU.

La finalité de ce travail de these étant de transposer les protocoles optimisés sur fantdmes en routine
clinique, nous avons initié une seconde étude pour le tester sur un patient.

Résultats en routine clinique

Nous avons testé ce PGO en routine clinique sur un patient présentant une morphologie proche de
celle du fantéme CATPHAN 600. Et en la comparant a une ancienne acquisition effectuée sur ce méme
patient avec un protocole standard ajusté :

= kVidentiques
= Diminution des mAs de 250 mAs a 140 mAs
=  Augmentation du niveau de RI

Le bruit, le CNR et la dose délivrée ont été mesurés sur chacune des images et les résultats ont été
comparés.

Bruit CNR IDSV
Protocole standard 13,8 12,2 14,7
PGO 12,4 16,5 11,3

Tableau 37 Comparaison en clinique entre le protocole standard et le PGO pour un patient de 8 ans
On observe ici qu’une diminution des kV de I'ordre de 20% a mAs quasi constante a permis de diminuer
la dose de I'ordre de 25%, d’augmenter le contraste d’environ 30% et de diminuer bruit d’environ 15%.
Il est a noter également que I'optimisation du protocole méme si elle impacte les trois indicateurs, est
plus significative sur la dose délivrée au patient.
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Les résultats de ces deux études ont donc permis de valider le PGO pour le modéle de scanner Phillips
Brillance 64.

2.4 SCANNER SIEMENS SOMATOM DEFINITION AS

2.4.1 FONCTION DE DESIRABILITE INDIVIDUELLE
La transformation d’une valeur particuliere d’une réponse modélisée en un indice de satisfaction est
illustrée de maniére graphique sur la Figure 73.

SAFIRE
1.0
[1.01
-1.0

Bruit
Minimum
y = 3,8994

d = 0,98187

IDSV

Minimum
y = 12,3698
d=062792

CNR
Maximum
y = 20574

d = 0,86209

Figure 73 Désirabilités individuelles pour chaque réponse

La Figure 73 représente les fonctions de désirabilités d des réponses Bruit, CNR et CTDl,,.. Nous avons
dans notre cas des fonctions de désirabilités individuelles de 0,86 et 0,98 respectivement pour la
maximisation du CNR et la minimisation du bruit. Comme pour I'étude effectuée sur le scanner GE la
désirabilité individuelle liée a la minimisation de I'IDSV est plus faible que pour les deux autres
indicateurs. Cela ne traduira donc pas des protocoles optimisés ayant un impact modéré sur la baisse
de la dose. Nous avons précisé la valeur 3,56 comme valeur minimale acceptée pour la réponse Bruit
(Figure 74). Elle correspond a la valeur la plus faible dans notre domaine d’étude. Nous cherchons une
valeur d’IDSV supérieure a 2,4 mGy et une valeur maximale de la réponse CNR, nous avons accordé le
méme poids pour toutes les réponses.

Réponse 0Objectif Inférieur Cible Supérieur Pondération Importance
Bruit Minirmiser S 22,28 1 1
DSV Minimiser J 2,98 2,98 29,06 1 1
CMHR Maximiser J 0,4625 2,3125 2,3125 1 1

Figure 74 Objectifs d'optimisation et pondération
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2.4.2 FONCTION DE DESIRABILITE GLOBALE

Apres avoir transformé toutes les réponses en fonction de désirabilité individuelle, il est nécessaire de
définir un critére objectif que I'on va ensuite chercher a optimiser. La valeur de la fonction de
désirabilité globale est définie a partir de la moyenne géométrique des valeurs des fonctions de
désirabilité individuelle.

KV mAs SAFIRE
1.0 1.0 1.0
[0.3535] [0.3535] [1.0]
-1.0 -1.0 -1.0
Composite | //’f__—_ﬂ /
Désirabilité

D:0,8100

Figure 75 Désirabilité composite

La désirabilité composite (0,81) indique que les parametres atteignent des résultats favorables pour
toutes les réponses dans leur ensemble. Toutefois, la désirabilité individuelle indique que les
parametres sont plus efficaces pour la minimisation du bruit (0,98) que pour la réduction de I'IDSV
(0,62). Si la réduction de la dose est plus importante, I'expérimentateur peut ajuster les parameétres a
I'aide du diagramme d'optimisation, afin d'atteindre une désirabilité individuelle supérieure pour la
dose et inférieure pour le bruit. On constate également que cette configuration présente une
désirabilité individuelle (0,86) pour le CNR supérieur aux deux autres modeles étudiés (Figure 75).

2.4.3 PROPOSITION DE CONFIGURATION OPTIMALE
Résultats

Apreés plusieurs itérations de calcul, I'optimiseur du logiciel converge vers une solution optimale.

Optimal kV mAs SAFIRE
Max 1.0 1.0 1.0
D: 0,8100 T o '
CUT Aa [0,3535] [0,3535] [1.0]
Prévoir  Min -1.0 -1,0 -1.0

Figure 76 Configuration optimale en unités codées

Les valeurs optimales de I'optimisation a I'aide du logiciel Minitab sont données avec une configuration
optimale :

= kV=100
. MASeffective = 160
= un niveau de reconstruction de niveau 4
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On peut constater que d’apres le tableau 38 la valeur simulée du bruit est égale a 7,35, cette valeur
est légerement supérieure a la valeur attendue cible qui est de 6,61. La nécessité de compromis fait
gue la valeur tend vers la cible mais n’arrive jamais a I'atteindre. Ceci peut étre réalisé en augmentant
son poids dans I'optimiseur.

Bruit CNR IDSV
Valeurs simulées 10,2 1,15 12,3
Valeurs mesurées 10,8 1,25 13,2

Tableau 38 Validation des résultats de I'optimisation

Nous avons donc généré un second protocole optimisé, protocole avec un niveau de Rl intermédiaire.

Nouvea kv mAs SAFIRE
Max 1,0 1.0 1.0
D: 0,7037 ' ! ’
T Act [0,3535] [0,3535] [0,0]
Prevoir  Min -1.0 -1.0 -1.0

Figure 77 Configuration optimale en unités codées

Les valeurs codées ont ensuite été recalculées en unités réelles. Ceci nous donne donc le protocole
suivant, pour les valeurs modifiables sur la console manipulatrice du scanner.

Protocoles kv mAs %RI \
Valeurs 100 160 3

Tableau 39 Protocole optimisé en unités réelles

2.4.4 PROTOCOLE GENERIQUE OPTIMISE (PGO)

Nous avons donc développé un PGO pour le modele Siemens SOMATOM reprenant les résultats de
I'outil d’optimisation du logiciel Minitab ainsi que les valeurs optimales des autres parameétres (qui
restent fixes) Tableau 40. Nous avons ensuite comparé le PGO au protocole standard utilisé au sein du
centre hospitalier pour la catégorie d’age correspondant au protocole pré-adolescent.
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SIEMENS

Protocole pédiatrique Protocole optimisé par minitab
)
Phase respiratoire Inspiration Inspiration
Type d'acquisition Hélicoidale Hélicoidale
Kv 120 100
mA 250 160
Temps de rotation 0,75 0,5
Pitch 1 1,375
SAFIRE 1 3
Dose moyenne attendue 14,5 12

(mGy)

Region Abdomen / Pelvis Abdomen / Pelvis
Algorithme de Standard Standard
reconstruction

Epaisseur de coupe/ recon 5x5 5x5
MPR
Début/ fin acquisition 1 cm au-dessus du diaphragme/ 1 cm au-dessus du diaphragme/
Fémur Fémur
Produit de contraste(® Non Non
DFOV SFOV - 250 mm SFOV - 250 mm
Enregistrement PACS PACS
Niveau de bruit attendu 13 10,2
Niveau de contraste 0,9 1,15
attendu

Tableau 40 PGO Vs Protocole standard

2.4.5 VALIDATION EXPERIMENTALE

Résultats sur fantome

Nous avons dans un premier temps comparé le protocole standard et le PGO sur un fantéme de type
CATPHAN 600. Les résultats de cette étude sont présentés dans le tableau 41 ci-dessous :

Bruit CNR IDSV |
Protocole standard 13,7 0,92 14,3
PGO 11 1,1 12,6

Tableau 41 Comparaison des indicateurs de QI et de dose entre le PGO et le protocole utilisé au centre hospitalier
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On observe donc que I'utilisation du PGO permet d’optimiser les deux indicateurs de qualité d’'image
(Bruit et CNR) et la dose délivrée (IDSV). En effet, on observe une diminution du bruit de I'ordre de
20%, une augmentation du CNR de I'ordre de 20% également et une diminution de la dose d’environ
10%. La diminution du bruit s’explique principalement par I'augmentation du niveau de reconstruction
itérative. La diminution des mAs permet donc de réduire I'IDSV tout en ayant un niveau de bruit un
peu plus faible passant de 13,7 HU a 11 HU.

La finalité de ce travail de thése étant de transposer les protocoles optimisés sur fantémes sur des
protocoles en routine clinique, nous avons initié une seconde étude.

Vérification sur un examen de routine clinique

Nous avons vérifié les résultats issus du PGO en routine clinique sur un patient présentant une
morphologie proche de celle du fantéome CATPHAN 600.

= Passage de 120kV a 100kV

= Diminution des mAs de 250 mAs a 160 mAs
Le bruit, le CNR et la dose délivrée ont été mesurés sur chacune des images et les résultats ont été
comparés.

Bruit CNR IDSV |
Protocole standard 14,8 12,3 15
PGO 12,7 15,3 13,6

Tableau 42 Comparaison en clinique entre le protocole standard et le PGO pour un patient de 8 ans

Ensuite, on observe ici qu’une diminution des kV de 'ordre de 20% et une diminution des mAs a permis
de diminuer la dose de I'ordre de 10%, d’augmenter le contraste d’environ 25% et de diminuer le bruit
d’environ 20%. Les résultats de ces deux études ont donc permis de valider le PGO pour le modeéle de
scanner Siemens Somatom Definition AS.

Si on compare ces résultats aux deux précédentes études, on notera que la tendance générale est
similaire pour chaque PGO. Cela vient donc confirmer |'efficacité de la méthodologie développée et
utilisée lors de ce travail de these.

131



2.5 SCANNER TOSHIBA AQUILION ONE

2.5.1 FONCTION DE DESIRABILITE INDIVIDUELLE
La transformation d’une valeur particuliere d’une réponse modélisée en un indice de satisfaction est
illustrée de maniére graphique sur la Figure 78.

kW mAs AIDR
Max 1.0 1.0 1.0
Act [0,3333] [0,3737] [1.0]
Min -1,0 -1,0 -1,0
DSV
Minimum
y = 10,7918
d= 062929
CMR
Maximum
y = 1,8915
d= 086131
Bruit
Minimum
y = 3.4324
d=093062 | _ _ _ | _ _|_ _ _ _ ™=
q“““«-___

Figure 78 Désirabilités individuelles pour chaque réponse

Comme pour le scanner Siemens, nous avons des fonctions de désirabilités individuelles de 0,86 et
0,98 respectivement pour la maximisation du CNR et la minimisation du bruit, ce qui implique une
capacité d’optimisation trés élevée pour ces deux indicateurs. A partir des données des plans
d’expériences nous avons précisé la valeur 3,1 HU comme valeur minimale acceptée pour la réponse
Bruit (Figure 79— Chapitre 2). Nous cherchons a une valeur d’IDSV ciblée a 2,17 mGy et une valeur
maximale de la réponse CNR. Nous avons accordé le méme poids pour toutes les réponses.

Réponse Objectif Inférieur Cible Supérieur Pondération Importance
DSV Minimiser J 2,17 25,4275 1 1
CNR. Maximiser J 0,4255 2,1275 2,1275 1 1
Bruit Minimiser J 3,115 3,115 19,495 1 1

Figure 79 Objectifs d'optimisation et pondération
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2.5.2 FONCTION DE DESIRABILITE GLOBALE

kW mAs AIDR
Max 1,0 1.0 1.0
Act [0,3333] [0,3737] [1,0]
Min -1,0 -1,0 -1,0

Composite 1 T / /

Desirabilité

D: 0,8039

Figure 80 Désirabilité composite

La désirabilité composite (0,8) indique que les paramétres atteignent des résultats favorables pour
toutes les réponses dans leur ensemble. Toutefois, la désirabilité individuelle indique que les
parametres sont plus efficaces pour la minimisation du bruit (0,98) que pour la réduction de I'IDSV
(0,71). Si la réduction de la dose est plus importante, I'expérimentateur peut ajuster les parametres a
|'aide d'un diagramme d'optimisation, afin d'atteindre une désirabilité individuelle supérieure pour la
dose et inférieure pour le bruit.

2.5.3 PROPOSITION DE CONFIGURATION OPTIMALE
Résultats

Apres plusieurs itérations de calcul, I'optimiseur du logiciel converge vers une solution optimale. Les
valeurs optimales de I'optimisation a I'aide du logiciel Minitab pour une configuration optimale avec :

= kV=100
= mAs=180
= un niveau de reconstruction d’AIDR 3D standard (niveau 2)

Optimal 4" mAs AIDR
Max 1.0 1.0 1.0

D: 0.8100 ’ ! !
o Act [0.3333] [0.3737] [1.01
Prévoir  Min -1.0 -1,0 -1,0

Figure 81 Configuration optimale en unités codées

On observe également d’apreés le tableau 43 que la valeur mesurée du bruit est égale a 8,7 HU, alors
gue nous avions défini une valeur cible de 3,5 HU. Cela s’explique principalement par la nécessité
d’optimiser également les valeurs cibles des deux autres réponses.

Bruit CNR IDSV
Valeurs simulées 9,2 1,20 10,9
Valeurs mesurées 8,7 1,13 11,3

Tableau 43 Validation des résultats de I'optimisation
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Nous avons donc généré un second protocole optimisé, protocole avec un niveau de Rl intermédiaire.

Mouwveau v KV mAs AIDR
dX 1.0 1.0 1.0

D: 0,7192 . : -
.. Act [0,0] [0,50] [0,0]
Prévoir  min 1.0 1.0 1.0

Figure 82 Configuration optimale en unités codées

Les valeurs codées ont ensuite été recalculées en unités réelles. Ceci nous donne donc le protocole
suivant, pour les valeurs modifiables sur la console manipulatrice du scanner.

AIDR 3D
2 (moyen)

Protocoles kv mAs
Valeurs 100 170

Figure 83 Protocole optimisé en unités réelles

2.5.4 PROTOCOLE GENERIQUE OPTIMISE (PGO)

Nous avons donc développé un PGO pour le modéle Toshiba Aquilion 64 reprenant les résultats de
I'outil d’optimisation du logiciel Minitab ainsi que les valeurs optimales des autres paramétres (qui
restent fixes) (Figure 83). Nous avons ensuite comparé le PGO au protocole standard utilisé au sein du
centre hospitalier pour la catégorie d’age correspondant au protocole pré-adolescent.

TOSHIBA

Protocole pédiatrique

Protocole optimisé par minitab

Phase respiratoire Inspiration Inspiration
Type d'acquisition Hélicoidale Hélicoidale
Kv 120 100
mA 250 170
Temps de rotation 0,5 0,5
Pitch 1,375 1,375
AIDR 1 2
Dose moyenne attendue 13 11,3
(mGy)
Region Abdomen / Pelvis Abdomen / Pelvis
Reconstruction Standard Standard
Epaisseur de coupe 5x5 5x5

Début/ fin acquisition

1 cm au-dessus du diaphragme/

1 cm au-dessus du diaphragme/

Fémur Fémur
Produit de contraste® Non Non
DFOV SFOV - 250 mm SFOV - 250 mm
Enregistrement PACS PACS
Niveau de bruit attendu 12,4 9,2
Niveau de contraste attendu 0,95 1,2

Figure 84 PGO Vs Protocole standard



2.5.5 VALIDATION EXPERIMENTALE
Résultats sur fantome

Nous avons dans un premier temps comparé le protocole standard et le PGO sur un fantéme de type
CATPHAN 600. Les résultats de cette étude sont présentés dans le tableau 44 ci-dessous :

Bruit CNR IDSV |
Protocole standard 12,5 1 13
PGO 10,3 1,15 10,82

Tableau 44 Comparaison des indicateurs de QI et de dose entre le PGO et le protocole utilisé au centre hospitalier

On observe donc que I'utilisation du PGO permet d’optimiser les deux indicateurs de qualité d’'image
(Bruit et CNR) et la dose délivrée (IDSV). En effet, on observe une diminution du bruit de I'ordre de
17%, une augmentation du CNR de I'ordre de 15% également et une diminution de la dose d’environ
20%. La diminution du bruit s’explique principalement par I'augmentation du niveau de reconstruction
itérative. La diminution des mAs permet donc de réduire I'IDSV tout en ayant un niveau de bruit un
peu plus faible passant de 12,5 HU a 10,3 HU.

La finalité de ce travail de these étant de transposer les protocoles optimisés sur fantémes en routine
clinique, nous avons testé ce protocole en routine clinique.

Vérification sur un protocole de routine clinique

Nous avons testé ce PGO en routine clinique sur un patient présentant une morphologie proche de
celle du fantéme CATPHAN 600. Et en la comparant a une ancienne acquisition effectuée sur ce méme
patient avec un protocole standard ajusté :

= Passage de 120kV a 100kV
=  Diminution des mAs de 250 mAs a 170 mAs

Le bruit, le CNR et la dose délivrée ont été mesurée sur chacune des images et les résultats ont été
comparés.

Bruit CNR IDSV |
Protocole standard 16,5 14,4 14,5
PGO 12,4 15,3 12

Tableau 45 Comparaison en clinique entre le protocole standard et le PGO pour un patient de 8 ans

Dans un premier temps, on n’observe que les niveaux des indicateurs de qualité d’'images sont plus
élevés que lors de I’étude sur fantdme. Cela s’explique principalement par les niveaux d’atténuation
des organes et la présence de tissus adipeux dans cette zone du corps.

Ensuite, on observe ici qu’une diminution des kV de I'ordre de 20% a mAs tout en diminuant les mAs a
permis de diminuer le bruit de I'ordre de 25%, d’augmenter le contraste d’environ 20% et de diminuer
la dose d’environ 17%.

Les résultats de ces deux études ont donc permis de valider le PGO pour le modeéle de scanner Toshiba
Aquilon 64.
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3 CONCLUSION

Dans cette partie, un rappel théorique sur les fonctions de désirabilités nécessaires au
lancement de I'optimisation multicritére a été réalisé. Pour les rendre comparables, les réponses sont
transformées en fonctions de désirabilités individuelles qui servent a calculer la fonction de désirabilité
globale que I'on cherche a maximiser. Ces différents éléments ont été utilisés dans la suite de cette
partie pour la mise en ceuvre de I'optimisation des protocoles scanographiques.

Ensuite, I'optimisation des protocoles a été appliquée a quatre modéles de scanner présents
chez les constructeurs General Electric, Phillips, Siemens et Toshiba. Une désirabilité globale a pu étre
calculée et ses parameétres nous ont permis d’obtenir une configuration optimale pour les trois facteurs
étudiés qui sont, la tension du tube, I'intensité du tube et le niveau de reconstruction itérative. Cette
configuration optimale a été discutée et modifiée afin de permettre son adaptation future pour
plusieurs morphologies pédiatriques.

Une proposition de Protocole Générique Optimisé a été faite sur les sites d’études. Le PGO a
ensuite été validé expérimentalement sur fantdome et sur des patients pédiatriques. Les résultats pour
les quatre constructeurs montrent une optimisation significative sur deux criteres de qualité d’images
qui sont le bruit et le CNR et sur un indicateur de dose délivrée (IDSV).

Un inconvénient de cette méthodologie est sa reproductibilité pour plusieurs morphologies
pédiatriques. En effet, les expérimentations ont été effectuées sur un fantome de diametre d’environ
20 cm. Cela correspond a la morphologie d’un pré-adolescent.

Afin de palier a ce probleme de reproductibilité, une méthodologie a été développée pour
permettre une adaptation du PGO pour cing morphologies de patients. Cette étude sera détaillée dans
le quatrieme chapitre.
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CHAPITRE 4 : ADAPTATION DU PROTOCOLE GENERIQUE
OPTIMISE POUR CINQ MORPHOLOGIES DE PATIENTS

1 INTRODUCTION

Comme nous l'avons vu dans les parties précédentes, I'utilisation de la méthodologie des plans
d’expériences nous a permis dans un premier temps de modéliser I'influence des parametres des
protocoles scanographiques sur des indicateurs de qualité d’image et de dose.

A partir de ces résultats, nous avons pu développer un PGO pour les quatre modéles de scanners
étudiés.

Cependant, le développement de ce PGO ne permet pas d’obtenir des résultats optimaux pour la
diversité de morphologies présentes en pédiatrie. Nous développerons donc dans cette partie une
méthodologie pour adapter le PGO pour cing morphologies de patients.

2 PROTOCOLES EN SCANOGRAPHIE PEDIATRIQUE

Depuis de nombreuses années, I'optimisation en scanographie pédiatrique fait I'objet de toutes les
attentions [56] [59] [82]. Malgré I’évolution de la recherche dans le domaine, nous trouvons encore
dans de nombreux hoépitaux des protocoles basés sur I'dge du patient [25]. Cependant, plusieurs
études ont montré que ces derniers n’étaient pas adaptés et que I'utilisation de protocoles inadaptés
est fréquente. Il est donc essentiel de produire des protocoles en fonction de la morphologie du
patient.

L’American Association of Physicist in Medicine (AAPM) [134] développe depuis les cing derniéres
années une base de données regroupant I'ensemble des protocoles optimisés par modele de scanner
pour I'adulte et s’intéresse depuis deux ans a la pédiatrie.

Néanmoins, les constructeurs commencent a travailler sur des protocoles qui se basent sur les données
morphologiques des patients. Cependant, une marge d’optimisation est laissée aux utilisateurs et les
constructeurs privilégient la qualité d’image devant la dose délivrée, méme s’ils essayent de la
maintenir la plus basse possible [135].

Il existe aujourd’hui des études montrant comment passer d’un scanner a un autre, mais les résultats
montrent que I'adaptation n’est pas toujours optimale [136].

Il s’aveére donc nécessaire de produire des protocoles en fonction des données morphologiques des
patients. Pour ce faire, il est essentiel de développer une méthodologie permettant au responsable
des départements de radiologie d’initier des études d’optimisation afin de mettre a jour leurs
protocoles pédiatriques.

137



3 VERS UNE ADAPTATION DES PROTOCOLES A LA MORPHOLOGIE DES
PATIENTS

La prise en compte de la morphologie réelle du patient ainsi que celle des particularités techniques de
I’examen étant une priorité pour une estimation plus réaliste des doses délivrées, une méthode a été
développée a cet effet. On I'appelle estimateur de dose morphologique ou SSDE [134].

En 2014, I'association américaine de spécialistes en Imagerie « Image Gently » a développé une
méthodologie permettant de recalculer les valeurs de I'intensité du tube pour plusieurs morphologies
de patients pédiatriques [136]. Elle se base sur les résultats d’'une méthodologie développée en 2011
par I’AAPM. La méthode de calcul consiste a déterminer avec plus de précision la dose absorbée par le
patient en fonction de sa morphologie appelée Size Specific Dose Estimate (SSDE) ou Estimateur de
dose morphologique. Nous présenterons dans une premiére partie le SSDE puis, dans une seconde
partie, la méthodologie développée pour recalculer les protocoles a partir des résultats « d'Image
Gently » couplée aux connaissances issues de notre précédent travail.

4 Size SPeCIFIC DOSE ESTIMATE (SSDE) ou ESTIMATEUR DE DOSE
MORPHOLOGIQUE

Afin de sortir de la confusion fréquemment répandue entre IDSV et dose au patient, le groupe de
travail 204 de I'association américaine des physiciens médicaux a proposé en 2011 la définition d’un
estimateur de dose morphologique ou Size-Specific Dose Estimate (SSDE). La proposition consiste a
estimer la dose au patient a partir du CTDIvol affiché par le scanner. Le principe de cette estimation
est de corriger le CTDIvol affiché par le scanner a I'aide d’un facteur dépendant des dimensions
transverses du patient. Celles-ci sont déterminées a I'aide des coupes axiales ou des radiographies de
projection ou bien par mesures directes sur le patient.

La méthode SSDE constitue une solution relativement facile a mettre en ceuvre et donc utilisable en
pratique clinique. Elle permet d’obtenir avec une précision acceptable la dose moyenne dans le volume
exploré lors d’'un examen d’un patient spécifique. Elle est en revanche limitée a I'estimation d’une dose
moyenne et ne permet donc pas de calculer les doses aux organes.

circle of equal area

"

lataral —>i
Figure 85 Correspondance Abdomen / fantdme qui a permis de développer la méthodologie du SSDE
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Les dimensions transverses présentées dans la Figure 85 sont définies par :

La dimension antéro-postérieure (AP), c’est a dire de I'épaisseur antéro-postérieure du patient dans la
zone anatomique considérée. Cette dimension peut étre déterminée sur la radiographie de projection
latérale ou par mesure physique.

La dimension latérale (LAT), c’est a dire de I’épaisseur gauche-droite du patient dans la zone
anatomique considérée. Cette dimension peut étre déterminée sur la radiographie de projection
antérieure (ou postérieure) ou par mesure physique.

Le diameétre effectif est défini comme le diametre du cercle ayant la méme surface que la coupe
transverse considérée. En faisant I’hypothése d’une section transverse elliptique, le diameétre effectif
est égal a:

VAP x LAT.

Le rapport AAPM fournit les tableaux de valeurs pour chacun de ces facteurs de conversion ainsi que
les équations d’ajustement permettant leur calcul direct. Si les dimensions du patient ne sont pas
disponibles (estimation de dose a priori), le rapport fournit également une table donnant une
estimation du diametre effectif en fonction de I’age de 0 a 18 ans (Tableau 46). Il est a noter que ces

Patient Age Effective Diameter
(years) (cm)
0.0 11.2
0.2 12.1
04 13.1
0.6 13.9
0.8 14.6
1.0 15.1
1.2 15.6
1.4 16.0
1.6 16.3
1.8 16.6
2.0 16.8
25 17.3
3.0 17.6
35 17.9
4.0 18.1
4.5 18.3
5.0 18.5
6.0 19.0
7.0 19.6
8.0 20.2
9.0 20.9
10.0 216
11.0 224
12.0 23.2
13.0 241
14.0 25.0
15.0 26.0
16.0 27.0
17.0 28.1
18.0 29.2

Tableau 46 Diameétre effectif et age du patient servant au
calcul du SSDE
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diametres ne sont donnés qu’a titre indicatif et que dans les études ayant utilisé I'age du patient,
aucune corrélation avec le diametre effectif du patient n’avait été réalisée.

L'AAPM a validé cette méthode pour les examens de I'abdomen et du pelvis, et la considere valable
également pour le thorax. L'estimateur de dose morphologique constitue donc une méthode simple
et utilisable en pratique clinique pour calculer avec une précision acceptable la dose moyenne recue
par un patient lors d’un examen du tronc. Cette méthode est particulierement appréciable pour les
examens pédiatriques.

4.1 METHODOLOGIE UTILISEE DANS LES HOPITAUX — PROTOCOLES BASES SUR L' AGE DU PATIENT

Nous avons pu constater dans les hopitaux concernés par notre étude que I'adaptation des protocoles
aux patients pédiatriques se faisait en fonction de I'age du patient.

L’objectif principal était de réaliser des acquisitions présentant un niveau de dose inférieur aux Niveaux
de Référence Diagnostique Nationaux (ou ceux du pays voisin si le pays en question n’en possédait
pas). La méthodologie suivante était ensuite appliquée :

=  Evaluation de la question clinique

=  Choix du protocole standard adapté a la région d’intérét

= Adaptation manuelle des parameétres des protocoles en fonction de I’age du patient
= Vérification que le CTDl, affiché sur la console est inférieur aux NRD

= Sinon, ajustement des parametres d’acquisition

=  Commencement de I'acquisition

Cette méthodologie, méme si elle satisfait globalement les acteurs des départements n’est pas pour
le moins optimale. En effet, plusieurs points peuvent étre discutés :

= |l n’ya pas de protocoles écrits pour tous les ages. Le protocole standard est modifié en direct
en fonction de I'expérience de I'utilisateur. Ceci peut générer des résultats aléatoires d’un
radiologue ou d’un manipulateur a un autre. Ce processus peut également étre plus ou moins
long.

=  Prendre les NRD comme valeur dosimétrique de référence n’est pas une approche optimale.
Les NRD ne sont pas des limites a ne pas dépasser, ils sont des indicateurs de la pratique pour
un ensemble de centre hospitalier du pays considéré.

= Les caractéristiques morphologiques du patient ne sont pas du tout prises en compte. Cela
aura donc des conséquences sur la qualité d’'image, sur la dose et in-fine sur la possibilité de
reproduction de I'acquisition.

On constate donc que l'utilisation de cette méthodologie n’est pas idéale dans un processus
d’optimisation des protocoles en scanographie pédiatrique.

Nous avons donc développé et proposé une méthodologie d’optimisation des protocoles pour cing
morphologies en nous basant sur les résultats du développement du PGO obtenu a partir de la
modélisation du comportement du scanner en fonction des parameétres d’acquisition des protocoles
et de la méthodologie du SSDE.
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4.2 METHODOLOGIE UTILISEE AU COURS DE NOTRE ETUDE — PROTOCOLES BASES SUR LA
MORPHOLOGIE DU PATIENT

Lors de ce travail de thése nous proposons une méthodologie permettant d’adapter les protocoles en
fonction de I'age, de la morphologie et du diameétre effectif du patient.

Nous avons procédé de la maniére suivante :

= Evaluation de la qualité d’image requise en fonction de la tache diagnostique
= Développement d’'un PGO a partir des données précédentes

Cependant comme nous l'avons déja notifié, le PGO ne prend pas en compte les variations
morphologiques propres a la pratique pédiatriqgue. Nous avons donc recalculé les valeurs des
protocoles afin d’obtenir une qualité d’'image proche de celle du PGO tout en minimisant la dose
délivrée pour cing morphologies de patient :

= Nouveau-né /4kg
= 1lan/10kg

= 5ans/18kg

= 10ans/33kg

= 15ans/54kg

Les valeurs de l'intensité du tube, de la tension du tube et du niveau de reconstruction itérative ont
été recalculées pour répondre a la contrainte morphologique. Ce travail se fera en trois étapes.

4.2.1 INTENSITE DU TUBE (MAS) RECALCULEE

Comme nous I'avons mentionné dans l'introduction de ce travail, les spécialistes de l'initiative Image
Gently ont présenté en 2014 des coefficients de réduction de mAs. Ces coefficients ont été validés sur
des protocoles pédiatriques en routine clinique, et ont montré de bons résultats pour une adaptation
des protocoles a la morphologie du patient. L’'ensemble des résultats de cette étude peut étre consulté
en ligne dans le document intitulé « Image Gently Development of Pediatric CT Protocols 2014 » [136].

Nous allons donc multiplier les valeurs des mAs du PGO par ces coefficients afin d’obtenir une valeur
adaptée a la morphologie souhaitée.

Abdomen/ Abdomen/

Pelvis: Pelvis:

LAT (cm) Diamétre effectif (cm) Poids (kg) Age Facteur de réduction de mAs
14 11,8 4 Nouveau-né 0,52

16 13,3 10 lan 0,55

20 16,7 18 5ans 0,62

25 20,0 33 10 ans 0,70

29 23,5 54 15 ans 0,80

Tableau 47 Coefficient de conversion de l'intensité du tube
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4.2.2 TENSION DU TUBE (KV) RECALCULEE

Toute modification de la tension du tube aura des conséquences sur la qualité d’image et sur la dose
délivrée au patient. Une diminution de la tension du tube entrainera une augmentation du rapport
signal a bruit, une augmentation du contraste et une diminution de la dose délivrée a mAs constant.

On adaptera donc la valeur des kV en fonction de la morphologie du patient et de la valeur des mAs
recalculés.

= Pour le patient de moins de 20 kg ou on aura besoin de beaucoup de contraste, on
sélectionnera la valeur la plus basse sur le scanner qui est généralement de 80kv. Une injection
de matériel de contraste pourra se faire en addition, ce qui nous permettra de travailler a bas
kVv.

= Pour les patients entre 20 et 50kg, on utilisera la valeur intermédiaire qui est des 100kV.

= Enfin pour les patients plus larges que les standards morphologiques, nous choisirons une
tension du tube de 120 kV.

4.2.3 NIVEAU DE RECONSTRUCTION ITERATIVE RECALCULE

A partir des variations de I'intensité du tube, on compensera la diminution de la tension du tube en
augmentant le niveau de reconstruction itérative. Cela nous permettra d’augmenter le niveau de bruit
pour garder un CNR proche de celui du PGO. Enfin, augmenter le niveau de reconstruction itérative
aura un impact significatif sur le niveau de bruit dans I'image, ce qui aura pour conséquence la
possibilité de diminuer la dose délivrée.

L'ensemble de ces données a été implémenté dans une feuille de calcul Excel permettant de les
recalculer facilement pour chaque scanner étudié et pour chaque morphologie. Il a ainsi été possible
de proposer cingq protocoles dépendants de la morphologie des patients pour chaque modele de
scanner étudié.
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4.3 RESULTATS

4.3.1 PROTOCOLE OPTIMISE POUR LE SCANNER GE DISCOVERY 750HD

Nous avons compilé dans le tableau 48, I'ensemble des résultats recalculés pour les cing morphologies
de patient retenues. Nous avons également inclus la valeur du SSDE.

Abdomen Nouveau-né 1 an 5 ans 10 ans 15 ans
Protocole PGO 4kg 10kg 18kg 33kg S54kg
pédiatrique

Phase Inspiration Inspiration Inspiration Inspiration Inspiration Inspiration Inspiration

respiratoire

Type Hélicoidale Hélicoidale =~ Hélicoidale Hélicoidale ~ Hélicoidale = Hélicoidale  Hélicoidale

acquisition

kv 100 100 80 80 100 100 120

mA 250 150 78 83 150 170 200

Temps de 0.5 0.5 0.5 0.5 0.5 0.5 0.5

rotation

Pitch 1.375 1.375 1.375 1.375 1.375 1.375 1.375

ASIR (%) 20 30 50 40 40 30 30

Dose attendue 13.1 9 3 4 8 10.8 12.4

(mGy)

SSDE (mGy) 7 8 16 19 21

Region Abdomen / Abdomen / Abdomen / Abdomen / Abdomen / Abdomen / Abdomen /
Pelvis Pelvis Pelvis Pelvis Pelvis Pelvis Pelvis

Kernel Standard Standard Standard Standard Standard Standard Standard

Epaisseur de 5x5 5x5 .6x.6--> 5 mm .6x.6-->5 .6x.6-->5 .6x.6-->5 .6x.6-->5

coupe/ recon mm mm mm mm

MPR

Début/fin 1 cm au- 1 cm au- 1 cm au- dessus 1 cm au- 1 cm au- 1 cm au- 1 cm au-

acquisition dessus du dessus du du diaphragme/  dessus du dessus du dessus du dessus du
diaphragme/  diaphragme/  Fémur diaphragme/  diaphragme/  diaphragme/  diaphragme/
Fémur Fémur Fémur Fémur Fémur Fémur

IV contraste Non Oui/ 1 scan Oui/ 1 scan Oui/ 1 scan Oui/ 1 scan Non

DFOV SFOV -250  SFOV -250 SFOV -250 SFOV - 250 SFOV - SFOV - 250 SFOV -
mm mm mm mm 250 mm mm 250 mm

Recording PACS PACS PACS PACS PACS PACS PACS

Tableau 48 Protocoles optimisés pour 5 morphologies de patients

Nous remarquons dans un premier temps que I'utilisation du SSDE comme indicateur de dose est plus
pertinent que le CTDIvol pour évaluer la dose délivrée au patient et permet donc de prendre
conscience de I'importance de bien maitriser la dose.

Pour les plus petites morphologies, le bruit étant un facteur limitant, il a donc été nécessaire d’utiliser
un niveau de reconstruction itérative plus important pour compenser l'utilisation d’une intensité de
tube plus basse.

On notera également que les protocoles recalculés pour les plus grandes morphologies sont proches
de la configuration du PGO.
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4.3.2 RESULTATS POUR LE PHILLIPS BRILLANCE 64

L’ensemble des protocoles recalculés pour le scanner Phillips Brillance 64 est regroupé dans le tableau
49 ci-dessous.

Abdomen Nouveau-né l an 5 ans 10 ans 15 ans
Protocole PGO 4kg 10kg 18kg 33kg 54kg
pédiatrique

Phase Inspiration Inspiration Inspiration Inspiration Inspiration Inspiration Inspiration

respiratoire

Type Hélicoidale Hélicoidale Hélicoidale Hélicoidale = Hélicoidale = Hélicoidale  Hélicoidale

acquisition

kV 100 100 80 80 100 100 120

mA 200 140 70 80 140 160 190

Temps de 0,75 0,5 0.5 0.5 0.5 0.5 0.5

rotation

Pitch 1 1,375 1.375 1.375 1.375 1.375 1.375

iDose* 1 3 5 4 4 3 3

Dose attendue 14 10 7 8 13 14.5 15

(mGy)

SSDE (mGy) 8 11 17 20 23

Region Abdomen / Abdomen/  Abdomen / Abdomen / Abdomen / Abdomen / Abdomen /

Pelvis Pelvis Pelvis Pelvis Pelvis Pelvis Pelvis

Kernel Standard Standard Standard Standard Standard Standard Standard

Epaisseur de 5x5 5x5 .6X.6--> 5 mm .6x.6-->5 .6x.6-->5 .6x.6-->5 .6x.6-->5

coupe/ recon mm mm mm mm

MPR

Début/fin 1cm au- 1cm au- 1 cm au- 1 cm au- 1 cm au- 1 cm au- 1 cm au-

acquisition dessus du dessus du dessus du dessus du dessus du dessus du dessus du

diaphragme/  diaphragme/ di?phragme/ digphragme/ di?phragme/ diyaphragme/ diyaphragme/
, )} Fémur Fémur Fémur Fémur Fémur
Fémur Femur

IV contraste Non Non Oui/ 1 scan Oui/ 1 scan  Oui/1scan  Oui/ 1 scan Non

DFOV SFOV - 250 SFOV-250 SFOV -250 SFOV - 250 SFOV - SFOV - 250 SFOV -
mm mm mm mm 250 mm mm 250 mm

Enregistreme,t PACS PACS PACS PACS PACS PACS PACS

Tableau 49 Protocoles optimisés pour 5 morphologies de patients

Comme pour le scanner GE étudié précédemment, |'utilisation du SSDE nous donne une indication plus
fidele de la dose délivrée au patient.

Le niveau de reconstruction itérative diminue avec la morphologie du patient. Cela s’explique
principalement par une tolérance au niveau de bruit plus importante pour les grandes morphologies
pédiatriques.

Afin de valider ces protocoles, une étude sur leur utilisation en clinique sera initiée et présentée dans
la partie suivante.
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4.3.3 RESULTATS POUR LE SCANNER SIEMENS SOMATOM DEFINITION AS

L'ensemble des protocoles recalculés pour le scanner Siemens Somatom Definition AS est regroupé
dans le tableau 50 ci-dessous.

Abdomen Nouveau-né 1l an S ans 10 ans 15 ans
Protocole PGO 4kg 10kg 18kg 33kg S54kg
pédiatrique

Phase Inspiration Inspiration Inspiration Inspiration Inspiration Inspiration Inspiration

respiratoire

Type Hélicoidale Hélicoidale Hélicoidale Hélicoidale  Hélicoidale = Hélicoidale  Hélicoidale

acquisition

kv 120 100 80 80 100 100 120

mA 250 160 85 90 150 185 200

Temps de 0,75 0,5 0.5 0.5 0.5 0.5 0.5

rotation

Pitch 1 1,375 1.375 1.375 1.375 1.375 1.375

SAFIRE 1 3 4 3 3 2 2

Dose attendue 14 10 6 8 12 13.5 15.5

(mGy)

SSDE (mGy) 9 12 16 23 25

Region Abdomen / Abdomen/  Abdomen/ Abdomen / Abdomen / Abdomen / Abdomen /

Pelvis Pelvis Pelvis Pelvis Pelvis Pelvis Pelvis

Kernel Standard Standard Standard Standard Standard Standard Standard

Epaisseur de 5x5 5x5 .6x.6-->5mm  .6x.6-->5 .6x.6-->5 .6x.6-->5 .6x.6-->5

coupe/ recon mm mm mm mm

MPR

Début/fin 1cmau- 1cmau- 1 cm au- 1 cm au- 1 cm au- 1 cm au- 1 cm au-

acquisition dessus du dessus du dessus du dessus du dessus du dessus du dessus du

diaphragme/  diaphragme/ di?phragme/ digphragme/ di?phragme/ diyaphragme/ diyaphragme/
, , Fémur Fémur Fémur Fémur Fémur
Fémur Fémur

IV contraste Non Non Oui/ 1 scan Oui/1scan  Oui/1scan  Oui/ 1 scan Non

DFOV SFOV - 250 SFOV-250 SFOV -250 SFOV - 250 SFOV - SFOV - 250 SFOV -
mm mm mm mm 250 mm mm 250 mm

Enregistrement PACS PACS PACS PACS PACS PACS PACS

Tableau 50 Protocoles optimisés pour 5 morphologies de patients

Comme pour les scanners étudiés précédemment, I'utilisation du SSDE nous donne une indication plus
fidele de la dose délivrée au patient. Cette derniere augmente avec la morphologie du patient.

Ces résultats sont cohérents avec les autres protocoles recalculés.

145



4.3.4 RESULTATS POUR LE SCANNER TOSHIBA AQUILION ONE

L’'ensemble des protocoles recalculés pour le scanner Toshiba Aquilion One est regroupé dans le
tableau 51 ci-dessous.

Abdomen Nouveau-né 1 an 5 ans 10 ans 15 ans
Protocole PGO 4kg 10kg 18kg 33kg S54kg
pédiatrique

Phase Inspiration Inspiration Inspiration Inspiration Inspiration Inspiration Inspiration

respiratoire

Type Hélicoidale Hélicoidale  Hélicoidale Hélicoidale ~ Hélicoidale ~ Hélicoidale ~ Hélicoidale

acquisition

kv 120 100 80 80 100 100 120

mA 250 170 90 95 160 170 195

Temps de 0,5 0,5 0.5 0.5 0.5 0.5 0.5

rotation

Pitch 1,375 1,375 1.375 1.375 1.375 1.375 1.375

AIDR 1 2 3 3 2 2 2

Dose attendue 13 10 6 8 14 11.5 13.8

(mGy)

SSDE (mGy) 9 12 17 20 22

Region Abdomen / Abdomen/  Abdomen/ Abdomen / Abdomen / Abdomen / Abdomen /

Pelvis Pelvis Pelvis Pelvis Pelvis Pelvis Pelvis

Kernel Standard Standard Standard Standard Standard Standard Standard

Epaisseur de 5x5 5x5 .6x.6-->5mm  .6x.6-->5 .6x.6-->5 .6x.6-->5 .6x.6-->5

coupe/ recon mm mm mm mm

MPR

Début/fin 1cm au- 1cm au- 1 cm au- 1 cm au- 1 cm au- 1 cm au- 1 cm au-

acquisition dessus du dessus du dessus du dessus du dessus du dessus du dessus du

diaphragme/  diaphragme/ di?phragme/ digphragme/ di?phragme/ diyaphragme/ diyaphragme/
, , Fémur Fémur Fémur Fémur Fémur
Fémur Fémur

IV contraste Non Non Oui/ 1 scan Oui/ 1 scan  Oui/1scan  Oui/ 1 scan Non

DFOV SFOV - 250 SFOV-250 SFOV -250 SFOV - 250 SFOV - SFOV - 250 SFOV -
mm mm mm mm 250 mm mm 250 mm

Enregistrement PACS PACS PACS PACS PACS PACS PACS

Tableau 51 Protocoles optimisés pour 5 morphologies de patients

Nous arrivons aux mémes conclusions que pour les autres modeles de scanners étudiés. Une validation
expérimentale sera donc nécessaire pour déterminer le bien-fondé de ce travail d’optimisation et
d’adaptation a plusieurs morphologies.
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4.4 CONCLUSION

Dans cette partie, nous avons mis en place une méthodologie permettant d’adapter le protocole
générique optimisé développé dans la partie précédente pour cing morphologies de patients
pédiatriques.

Nous avons également introduit la notion de SSDE ou Estimateur de Dose afin de recalculer la dose
délivrée en tenant compte de la morphologie du patient. Cette technique permet de traduire plus
fidelement la dose au patient et tend a s'imposer comme nouvel indicateur de dose délivrée au patient.

A partir des connaissances accumulées au cours de ces travaux, nous avons pu proposer une
méthodologie permettant de recalculer les parameétres des protocoles en fonction de la morphologie.

Nous avons appliqué les résultats de ces travaux aux quatre modeéles de scanner étudiés au cours de
ce travail de these et les avons comparés. Les résultats entre chaque modéle semblent cohérents.

Afin de valider les résultats de cette adaptation a la morphologie, une étude sur I'évaluation de la
qualité d’image subjective sur des images cliniques a été réalisée.

Les résultats de cette étude seront présentés dans la prochaine partie.

5 EVALUATION SUBJECTIVE DE LA QUALITE D’IMAGE ENTRE LES
PROTOCOLES OPTIMISES ET LES PROTOCOLES STANDARDS

5.1 INTRODUCTION

Dans cette partie nous allons tenter de valider les résultats de I'optimisation pour les morphologies
précédemment développés. Ce travail s’effectuera en deux étapes :

=  Proposer une méthodologie pour effectuer une analyse subjective de la qualité d’image.
= Evaluer subjectivement la qualité d’'image pour les protocoles standards basés sur I'age du
patient et sur les protocoles optimisés en fonction de la morphologie du patient.

5.2 EVALUATION SUBJECTIVE DE LA QUALITE D’IMAGE

Considérée comme le moyen le plus fiable pour mesurer la qualité réelle, I’évaluation subjective fait
appel directement a I'observateur humain. Ce dernier est amené a juger la qualité des images qui lui
sont présentées selon une grille d’évaluation a plusieurs niveaux d’appréciation. A I'issue de ces tests,
une note subjective appelée MOS (Mean Opinion Score) est obtenue [137].
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5.2.1 FACTEURS INFLUENTS

Pour s’assurer de la fiabilité de I’évaluation subjective, il convient de tenir compte de certains facteurs
pouvant influencer grandement le jugement des observateurs. Nous listons ici les plus pertinents
[138].

Distance d’observation : La visibilité d’un stimulus dépend fortement de la distance d’observation. I
est recommandé de fixer cette distance entre 4 a 6 fois la hauteur de I'image de projection et de la
maintenir tout au long du test. Les radiologues seront placés dans un espace dédié répondant a des
criteres d’évaluation de la qualité d’image en routine clinique.

Conditions de visualisation : L’ éclairage de la salle ainsi que I’environnement (couleur de fond) jouent
également un réle important dans la perception des stimuli. Un éclairage élevé risque d’éblouir
I'observateur et ainsi d'altérer sa perception. Les conditions optimales de visualisation ont été
discutées avec les radiologues de chaque département. Il est impératif que I’évaluation se fasse dans
les mémes conditions. L'ensemble de I'évaluation s’est faite sur les consoles de visualisation comme
cela se fait en routine clinique.

Le choix des images : Un panel d'images de contenus visuels assez varié et le plus représentatif possible
des scénes liées a I'application visée doivent étre utilisés. Lors de cette étude, il a été décidé de
visualiser cinq images de la région abdominale par morphologie pour les protocoles standards et
optimisés. Nous avons également choisi de nous focaliser sur les trois plus grandes morphologies (18,
33 et 54 kg). En effet, malgré des résultats encourageants sur fantéme, il a été décidé de ne pas intégrer
ou tester immédiatement les protocoles sur les deux plus petites morphologies (Nouveau-né / 5 kg et
1 an/ 10kg) car ils présentent plus de risques que les autres morphologies. Les résultats de cette étude
sont donc déterminants pour la suite et pour I'extension aux plus petites morphologies de patients.

Facteurs psychologiques : Pour minimiser les effets liés a I'état psychologique de I'observateur, nous
avons débuté les tests par une séance d’initiation permettant a I'observateur de mieux appréhender
le test. Nous avons également expliqué clairement I'objectif du test et le protocole a respecter sans
pour autant influencer le jugement des participants. Il est préférable de mener de nombreux tests de
courte durée (~ 10min) et variés, plutot que de contraindre I'observateur a des séances longues (~
30min) et fatigantes qui risquent de I'amener a un jugement rapide et erroné. Nous avons donc laissé
le choix aux radiologues pour la période d’analyse en leur signifiant une date butoir.

Les observateurs : Le choix des observateurs est établi en fonction de la population la plus
représentative dans le département d’étude. Un nombre suffisant de participants doit participer aux
tests. Il est généralement admis que les tests pour une analyse d’'image médicale sont statistiquement
valides si ce nombre est supérieur ou égal a 2. Cependant, augmenter le nombre d’observateurs ne
pourra qu’améliorer la significativité de cette étude.

Ainsi, pour minimiser les erreurs de jugements, tous ces parametres doivent étre pris en considération
et notés soigneusement. Notons que I’évaluation subjective de la qualité d’image dépend d’autres
facteurs encore mal maitrisés tel que I’humeur, I'age, la culture, I’expérience. Ici, nous nous sommes
limités a quelques facteurs seulement.
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5.2.2 PROTOCOLE D’EVALUATION

Il existe différentes méthodes d’évaluation subjective. On recense essentiellement trois grandes
familles: les tests a simple stimulus permettant de juger de la qualité d’image sans aucune information
relative a I'image originale, les tests a double stimuli ol il est demandé a 'observateur de juger la
similarité entre deux images et les tests comparatifs dont I'objectif principal est de comparer deux ou
plusieurs stimuli [138].

La méthode du simple stimulus (Figure 86) est celle choisie pour notre étude. En effet, I'objectif
principal étant de comparer les résultats d’appréciation entre les protocoles standards et les
protocoles optimisés les images seront soumises une a une aux radiologues. Les deux autres
techniques sont utilisées lors de I’évaluation de dégradation de la qualité d’image

Image A Image B

vole vole
Figure 86 Méthode du simple stimulus, I'observateur note I'image directement apres la visualisation

La méthode a simple stimulus, appelée ”Single Stimulus Continuous Quality Scale (SSCQS)” permet de
juger de la qualité d’un stimulus a la fois. Il est a noter que le mode de présentation, illustré par la
figure 2, se voit ainsi limité. Les images sont présentées une par une avec un temps de latence entre
deux présentations. Ce temps permet a I'observateur de noter la qualité de I'image.

Des échelles a 5, 6, 7 ou 100 niveaux d’appréciation peuvent étre utilisées. Le tableau ci-dessous
présente I'échelle que nous avons utilisé lors de notre étude. Une note est attribuée a chaque palier
avec 0 correspond a la plus mauvaise note et 4 a la meilleure (excellente). [138].

Excellente
Bonne

Assez bonne

Médiocre

hMauvaise

Chaque radiologue (deux par département d’étude) analyse chaque image pendant une durée de trois
minutes maximum et répond aux quatre questions (2 sessions de 15 images en fonction de I'emploi
du temps du radiologue). Les images étaient présentées aléatoirement a chaque radiologue.

= Q1: Niveau de contraste observé ?

= Q2: Niveau de bruit observé ?

= (Q3: Présence des informations diagnostiques requises ?
= Q4:Qualité globale de I'image ?
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Une fois les tests réalisés, les résultats sont analysés et combinés de maniére a obtenir une note unique
par image décrivant sa qualité moyenne. Cette note appelée ”Mean Opinion Score (MOS)” est donnée
par la formule suivante [137] :

) Notes

MOS =
Nombre d'évaluation (69)

5.2.3 EXEMPLES D’IMAGES EVALUEES

Les observateurs ont évalué des images pour le protocole Abdomino-pelvien. Nous présentons ici deux
exemples d’'images qui ont été évaluées.

Le premier exemple est une coupe transverse de I'abdomen (scanner Toshiba Aquilion One) chez une
patiente de 15 ans/ 54kg qui a subi un traumatisme abdominal. (Figure 87)

Figure 87 Coupe transverse de I'abdomen — a gauche en utilisant le protocole standard et a droite en utilisant le protocole optimisé — lacération
rénale
Sur I'image de gauche, nous avons une image utilisée avec un protocole standard adapté en fonction

de I’age. On observe une lacération au niveau du rein (fleche). Sur I'image de droite, nous avons une
image issue de I'examen de suivi en utilisant la configuration du protocole optimisé. On observe
également les résidus de la lacération rénale.

Le second exemple, présente deux images issues du scanner GE DISCOVERY 750 HD (figure 88).

Figure 88 Coupe transverse de I'abdomen chez un patient de 8 ans / 30kg — a gauche en utilisant le protocole standard et a droite en utilisant le
protocole optimisé —tumeur solide rétro-péritonéale -Suspicion de neuroblastome
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Chaque image est une coupe transverse abdominale chez un patient de 8 ans/30 kg pour une suspicion
de neuroblastome. A gauche, on a une image utilisant le protocole standard en fonction de I'age. A
droite, on observe I'image issue de I'examen de suivi, utilisant le protocole optimisé basé sur la
morphologie du patient. On observe dans les deux cas la possibilité de répondre a la question
diagnostique.

En scanographie pédiatrique, les traumatismes fermés de I'abdomen sont les examens plus fréquents
suivis par les suspicions tumorales (le neuroblastome est le cancer le plus fréquent chez I'enfant). [66]

5.3 RESULTATS

5.3.1 GENERAL ELECTRIC DiscoveRY 750HD

L'ensemble des résultats par radiologue a dans un premier temps été compilé dans le tableau 52. On
appellera IPO les Images issues de Protocoles Optimisés et IPS les Images des Protocoles Standards. On
aura un MOS par morphologie étudiée et par type de protocoles (IPO ou IPS).

IPO Contraste | Bruit Indication Ql Globale | Dose IPS Contraste | Bruit Indication Ql Globale | Dose
Clinique clinique
1 3 3 3 3 7,5 1 2 1 2 2 7,1
2 3 2 3 3 8,3 2 1 2 2 2 8,6
3 2 2 4 3 8,1 3 2 3 3 3 13
4 2 3 3 3 7,2 4 1 2 1 1 8,3
5 3 2 2 2 7,7 5 2 1 2 2 8,7
MOS 2,6 2,4 3 2,8 7,76 MOS 1,6 1,8 2 2 9,14
1 3 2 3 3 10,2 1 2 2 2 2 11,1
2 2 3 3 3 9,8 2 2 2 2 2 10,6
3 3 3 3 3 9,6 3 3 3 2 3 11,7
4 3 3 3 3 10,5 4 3 2 3 3 12,1
5 2 3 2 2 9,2 5 1 2 2 2 10,2
MOS 2,6 2,8 2,8 2,8 9,86 MOS 2,2 2,2 2,2 2,4 11,14
1 4 3 3 3 12,3 1 3 3 3 3 14,5
2 3 2 3 3 12 2 2 3 2 2 13,8
3 3 3 3 3 11,8 3 3 2 2 2 12,5
4 3 1 2 3 11,6 4 3 3 3 3 14,3
5 3 3 2 3 11,8 5 2 2 2 2 12,1
MOS 3,2 2,4 2,6 3 11,9 MOS 2,6 2,6 2,4 2,4 13,44

Tableau 52 Grille de notation MOS pour un radiologue

On observe dans un premier temps, un meilleur MOS pour les protocoles optimisés. Le radiologue
n’avait aucune indication sur le protocole dont était issu I'image a visualiser. On constate également
que 90% des notes allaient de 1 a 3. Aucun critére n’a obtenu la note de 4. Ceci peut s’expliquer par la
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nécessité d’obtenir la dose la plus basse possible tant pour les protocoles optimisés que pour les
protocoles standards. Ici on recherche le meilleur compromis, on aura donc des images présentant
une qualité d’image « moyenne ».

A partir de ces résultats, nous avons pu établir des diagrammes de qualité d’image subjective pour les
deux radiologues.

5.3.2 5ANS/18kG

L’ensemble des résultats pour la morphologie 5 ans/18kg est présenté dans les diagrammes ci-dessous
pour les deux radiologues. Avec R1 pour le radiologue 1 et R2 pour le radiologue 2.

1ER GROUPE R1

M Protocole oplinss W Protocole Standard

,- o0

I - I :: I ‘-‘ I |
CONTRASTE BHLIIT INDICATION 0Ol GLORALE
CLINIOUE

1ER GROUPE R2

H Protocole optimisé B Protocole Standard

I u | I -.-

CONTRASTE BRUIT INDICATION 0l GLOBALE
CLINIQUE

Figure 89 Diagramme des MOS pour les 4 critéres de QI subjective - Groupe 1 5 ans/18kg

On observe donc une grande différence d’appréciation de la qualité d’image entre le protocole
optimisé et le protocole standard pour cette catégorie de patients.

L’analyse subjective de la qualité d’image montre des résultats concordants entre les deux radiologues.
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La qualité d’image globale est au moins satisfaisante pour les protocoles standards avec un MOS
supérieur a 2.

On observe également que la qualité d’image pour les protocoles optimisés est nettement supérieure
a la qualité d’image des protocoles standards pour une diminution de dose de I'ordre de 20%.

5.3.3 10 ANS/33kG

L’ensemble des résultats pour la morphologie 10 ans/33kg est présenté dans les diagrammes ci-
dessous pour les deux radiologues.

2EME GROUPE R1

m Protocole optimis2  m Protocole Standard

o 5 o
w (2] ™~ ™~
o =
| N‘ Nl_ N._ o
L] ™~ (3]
CONTRASTE BRUIT INDICATION CLINIQUE al GLOBALE
W Protocole optimise [l Protocole Standard
@0
& ~ 5
- nd e =i
ﬂ. | I | | H' |
CONTRASTE BRUIT INDICATION CLINIGUE Q1 GLOBALE

Figure 90 3 Diagramme des MOS pour les 4 critéres de QI subjective - Groupe 2- 10 ans/33kg
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On observe donc une différence moins notable d’appréciation de la qualité d'image entre le protocole
optimisé et le protocole standard pour cette catégorie de patients. L'analyse subjective de la qualité
d’image montre des résultats concordants entre les deux radiologues.

La qualité d’image globale est au moins satisfaisante pour les protocoles standards avec un MOS
supérieur a 2.

On observe également que la qualité d’'image pour les protocoles optimisés reste légerement
supérieure a la qualité d’'image des protocoles standards pour une diminution de dose de 'ordre de
15%

5.3.4 15 ANS/54KkG

L'ensemble des résultats pour la morphologie 15 ans/54kg est présenté dans les diagrammes ci-
dessous pour les deux radiologues.

3EME GROUPE R1

B Protocole optimisé M Protocole Standard

=
it o '-‘:- e i ==
m ~ (e =~ )
CONTRASTE BRLIT INDICATION CLINIQUE 0Ol GLOBALE
3EME GROUPE R2
B Protocole optimise @ Protocole Standard
ol - ez} £
= = = "~
A: | _r. | I I
CONTRASTE BRLIT INDICATION Ol GLOBALE
CLINIOUE

Figure 91 Diagramme des MOS pour les 4 critéres de QI subjective - Groupe 3 15 ans/54kg
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On observe pour cette catégorie de morphologie une faible différence d’appréciation de la qualité
d’image entre le protocole optimisé et le protocole standard.

L'analyse subjective de la qualité d’'image montre des résultats concordants pour les deux radiologues.
La qualité d’image globale est au moins satisfaisante pour les protocoles standards.

Pour certaines séries on obtient de meilleurs résultats avec les protocoles standards qu’avec les
protocoles optimisés.

La qualité d’image des protocoles optimisés est presque égale a la Ql des protocoles standards pour
une diminution de dose de I'ordre de 20%.

5.3.5 SIEMENS SOMATOM DEFINITION AS

L’'ensemble des résultats par radiologue a dans un premier temps été compilé dans le tableau 53. On
appellera IPO les images issues de Protocoles Optimisés et IPS les images des Protocoles Standards

Indication Indication Ql
IPO Contraste | Bruit clinique Ql Globale IPS Contraste | Bruit clinique Globale
1 3 2 3 3 1 1 2 2 2
2 3 3 3 2 2 1 2 2 2
3 2 2 2 2 3 2 3 2 3
4 2 2 3 3 4 2 2 2 2
5 3 2 2 2 5 3 2 2 2
MOS 2,6 2,2 2,6 2,4 MOS 1,8 2,2 2 2,2
1 2 3 3 3 1 3 3 2 3
2 3 2 2 3 2 2 2 3 2
3 3 2 2 2 3 3 2 2 2
4 2 2 3 3 4 2 2 3 3
5 3 2 3 3 5 2 2 2 2
MOS 2,6 2,2 2,6 2,8 MOS 2,4 2,2 2,4 2,4
1 3 3 2 3 1 4 4 3 4
2 4 3 3 4 2 3 2 2 2
3 3 3 2 3 3 3 3 3 2
4 3 2 3 3 4 3 3 2 3
5 3 2 3 3 5 2 3 3 3
MOS 3,2 2,6 2,6 3,2 MOS 3 3 2,6 2,8

Tableau 53 Grille de notation MOS pour un radiologue

Comme pour I'étude du scanner GE, on observe dans un premier temps une meilleure MOS pour les
protocoles optimisés. Les radiologues n’avaient aucune indication sur le protocole dont était issu
I'image a visualiser. On constate également que 90% des notes vont de 1 a 3. Deux critéres ont obtenu
la note de 4 sur un protocole standard pour la catégorie morphologique 15 ans/54kg. On notera
également que ce score est obtenu pour un niveau de dose délivrée plus élevé.

Ceci peut s’expliquer par la nécessité d’obtenir la dose la plus basse possible tant pour les protocoles
optimisés que pour les protocoles standards. Ici on recherche le meilleur compromis, on aura donc des
images présentant une qualité d'image « moyenne ».
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A partir de ces résultats, nous avons pu établir des diagrammes de qualité d’image subjective pour les
deux radiologues.

5.3.6 5AnNs/18kG

L’ensemble des résultats pour la morphologie 5 ans/18kg sont présentés dans les diagrammes ci-
dessous pour les deux radiologues.

1ER GROUPE R1

B Protocele optimiss B Protocole Standard
- g o
e I o0 I o0
CONMTRAST MOISE CLINICAL OVERALL IO
INDICATIOH

1ER GROUPE R2

B Protocole optimisé B Protocole Standard

rd e ™~ r
4 =~ ~y
-
:': I I - | I

CONTEASTE BRLIT IHDICATION Ol GLOBALE
CLINIOUE

Figure 92 Diagramme des MOS pour les 4 critéres de QI subjective - Groupe 1 5 ans/18kg

On observe donc une grande différence d’appréciation de la qualité d’image entre le protocole
optimisé et le protocole standard pour cette catégorie de patient.

L’analyse subjective de la qualité d’image montre des résultats concordants entre les deux radiologues.

La qualité d’image globale est au moins satisfaisante pour les protocoles standards avec un MOS
supérieur a 2.

On observe également que la qualité d’image pour les protocoles optimisés est nettement supérieure
a la qualité d’image des protocoles standards pour une diminution de dose de I'ordre de 15%.
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5.3.7 10 ANS/33kG

L’ensemble des résultats pour la morphologie 10 ans/33kg est présenté dans les diagrammes ci-
dessous pour les deux radiologues.
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Figure 93 Diagramme des MOS pour les 4 critéres de Ql subjective - Groupe 2 10 ans/33kg

On observe donc une différence moins notable d’appréciation de la qualité d’'image entre le protocole
optimisé et le protocole standard pour cette catégorie de patient.

L’analyse subjective de la qualité d'image montre des résultats concordants entre les deux radiologues.

La qualité d’image globale est au moins satisfaisante pour les protocoles standards avec un MOS
supérieur a 2.

On observe également que la qualité d’'image pour les protocoles optimisés reste légerement
supérieure a la qualité d’'image des protocoles standards pour une diminution de dose de 'ordre de
20%.
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5.3.8 15 ANs/54kG

L’ensemble des résultats pour la morphologie 15 ans/54kg est présenté dans les diagrammes ci-
dessous pour les deux radiologues.

3EME GROUPE R1

m Protocole optimisé @ Protocole Standard

ﬂ.
m ™~
o
i) I:q- "
w oW o
L% | o | ‘1:-
| | N
CONTRASTE BRUIT INDICATION Ol GLOBALE

CLINIQUE
3EME GROUPE R2

m Protocole optimisé @ Protocole Standard

o~ o~
) )
(] ) o
| LDL LE Lph | N-
| N | N N I
COMTRASTE BRUIT INDICATION Ql GLOBALE
CLINIQUE

Figure 94 Diagramme des MOS pour les 4 critéres de QI subjective - Groupe 3 15 ans/54kg

On observe pour cette catégorie de morphologie une faible différence d’appréciation de la qualité
d’image entre le protocole optimisé et le protocole standard.

L’analyse subjective de la qualité d’image montre des résultats concordants pour les deux radiologues.
La qualité d’'image globale est au moins satisfaisante pour les protocoles standards.

Pour certaines séries on obtient de meilleurs résultats avec les protocoles standards qu’avec les
protocoles optimisés. La qualité d’'image des protocoles optimisés est presque égale a la Ql des
protocoles standards pour une diminution de dose de 'ordre de 20%.
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Les résultats pour Phillips et Toshiba montrent des résultats similaires et seront présentés en Annexe
afin de ne pas surcharger cette partie.

5.4 DiscUsSION

On constate que pour les morphologies les plus petites, I'écart de qualité d’image subjective entre les
protocoles standards et les protocoles optimisés est assez conséquent (+25%). Cela s’explique
principalement par une plus grande sensibilité au bruit en comparaison avec les plus grandes
morphologies.

Lors de I'adaptation des protocoles standards en fonction de I'age du patient, le facteur limitant est la
dose délivrée au patient. On observe donc globalement des images plus bruitées que pour les
protocoles optimisés, qui eux sont basés sur la qualité d’image en priorité tout en maintenant une de
dose faible pour répondre a la question clinique.

Plus la morphologie des patients augmente moins I'écart en terme de qualité d’image subjective entre
les protocoles standards et optimisés est important. La dose n’est plus un facteur limitant, et on
retrouve donc des images moins bruitées méme si I'augmentation du bruit est plus acceptable avec
|"augmentation de la morphologie.

Les protocoles standards sont des adaptations du protocole «adolescent» pour des ages inférieurs. On
part donc, d’un protocole adolescent plutdét bien optimisé mais on perd les résultats de cette
optimisation lors de I'adaptation a I'dge du patient (ce qui peut varier considérablement d’un
radiologue a I'autre selon la question clinique).

Pour une qualité d’image « équivalente », on observe également une diminution de la dose pour les
protocoles optimisés. Ces derniers sont issus d’un travail permettant de trouver le meilleur compromis
et auront donc un impact sur la dose délivrée au patient.

Il est aussi important de noter que la méme tendance s’observe sur les quatre modeles de scanners
étudiés. On observe cependant des différences d’appréciation entre les radiologues.

Méme si le nombre d’observateurs est limité a deux par scanner étudié, les résultats permettent de
donner une premiere tendance sur I'impact des protocoles optimisés. Multiplier ce type d’études en
augmentant le nombre d’observateur permettra de valider de maniere plus définitive les résultats.

5.5 CONCLUSION

Nous avons lors de cette étude, déterminé de maniere subjective la qualité d’image pour les trois plus
grandes morphologies allant de 5ans / 18kg a 15 ans/ 54kg.

Pour chaque scanner, deux radiologues expérimentés ont été choisis afin de scorer trente images en
fonction de quatre questions portant sur la qualité d’'image. Les résultats montrent un accord global
entre les deux radiologues. En effet, les protocoles optimisés pour les plus petites morphologies ont
un impact significatif sur la dose délivrée tout en fournissant une qualité d’image proche, voire
meilleure que les protocoles standards.

Cette étude a donc permis de valider la méthodologie d’adaptation des protocoles a la morphologie
du patient. Cette méthodologie a ouvert la voie vers une intégration des protocoles optimisés en
routine clinique. Cependant une intégration totale des protocoles optimisés reste difficile. En effet, les
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radiologues doivent encore réaliser des évaluations dans les mois a venir pour valider et convaincre
les radiologues. C'est un processus qui est long et qui a besoin d’étre validé plus largement.

Une étude sur les plus petites morphologies devra étre initiée afin de valider les protocoles optimisés
pour cette catégorie de morphologie. D’autres séries d’évaluation de la qualité d’'image seront
effectuées et devront déterminer la pertinence de 'utilisation de ces protocoles optimisés.

Afin de faciliter le travail des radiologues dans le processus d’optimisation et de partager les fruits des
résultats de chaque protocole optimisé, une application VBA Excel a été développée. Elle permet de
mettre en commun, les résultats pour chaque modele de scanner déja étudié et d’ajouter de nouveaux
scanners dans les prochains mois /années a venir.

La présentation de cette application ainsi que la mise en ceuvre du travail d’ optimisation seront
présentées dans la prochaine partie. Ceci permettra de reproduire ce travail sur les modeles de scanner
présents dans les services.

6 DEVELOPPEMENT D’UN OUTIL D’AIDE A L'OPTIMISATION DES
PROTOCOLES EN SCANOGRAPHIE PEDIATRIQUE

6.1 INTRODUCTION

Dans le contexte actuel, il n’existe que trés peu d’outils permettant aux radiologues d’optimiser les
protocoles dans un service de radiologie [139]. La méthodologie développée au cours de ce travail de
these pourra étre réutilisée lors de futures études qui viendront augmenter les connaissances que I'on
a des différents modeles de scanners.

Afin de compiler I'ensemble des résultats de ce travail et de les partager au plus grand nombre, nous
avons décidé de développer un outil utilisateur d’aide a I'optimisation des protocoles.

6.2 DEVELOPPEMENT D’UNE APPLICATION EN VISUAL BASIC FOR APPLICATION VBA sous EXCEL

6.2.1 CHOIX DU LOGICIEL
Plusieurs exigences étaient requises dans le choix du logiciel pour le développement de cet outil :

= Utiliser un langage de programmation orienté-objet (nécessitant peu de connaissance en
programmation) qui pourra étre facilement compris par des non-initiés

= |ntégrer et gérer une base de données localement ou en ligne

= Utiliser un programme accessible a un grand nombre d’utilisateurs (Open Source ou tres
présent dans le domaine hospitalier, ex : Suite Microsoft Office)

= Interopérabilité (possibilité de lire les applications VBA avec OpenOffice depuis la version 3)

Aprés avoir effectué un audit de différentes possibilités logicielles répondant a ces critéeres, nous nous
sommes dirigés vers le logiciel Microsoft Excel [140]. Dans un premier temps, c’est un outil tres
puissant utilisé dans plusieurs études scientifiques et dans de nombreux domaines (marketing,
industrie, etc.) pour le développement d’application. Ensuite, la grande majorité des futurs utilisateurs
a déja une formation ou des notions sur |'utilisation de ce logiciel. Excel permet de générer des
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applications orienté-objet nécessitant peu de formation en programmation. Enfin, il permet la gestion
de base de données via son interface utilisateur ou en passant par leur logiciel Microsoft Acces
(permettant de gérer en ligne des bases de données).

Microsoft Excel permet I'utilisation du langage de programmation Visual Basic for Application ou VBA
[141]. Le VBA, est un langage de programmation qui permet d'automatiser des taches et de créer des
applications complétes qui tirent profit de I'environnement de Windows.

6.2.2 METHODOLOGIE
La création de cette application va se faire en trois étapes :

Création de la base de données

Protocole optimisé pour les 4 modeéles étudiés

Création de l'interface utilisateur

Génération du protocole optimisé

6.2.3 CREATION ET IMPLEMENTATION DE LA BASE DE DONNEES

A partir des résultats obtenus et des configurations de parametres possibles, une base de données a
été implémentée dans une feuille de calcul Excel reprenant les caractéristiques suivantes :

= Marque (Siemens, GE, Toshiba, Phillips)

= Modele (quatre modeéles étudiés)

= Région (Abdomen)

= Morphologie (choix entre cing morphologies)
= Niveau de bruit (deux niveaux)

= Niveau de contraste (deux niveaux)

B C D E F G

q Modéle Region Morphologie Niveau de bruit Niveau deContraste
General Electric Discovery 750HD Abdomen 5 ans/ 18kg/17 cm 2 1
General Electric Discovery 750HD Abdomen 5ans/ 18kg/17 cm 2 2

Tableau 54 Exemple de la base de données
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Pour chaque configuration possible, un ensemble de résultats a été sauvegardé et implémenté dans la
seconde partie de la base de données :

= kV

= mAs

= Niveau de reconstruction itérative
= Temps de rotation

=  Pitch

= Epaisseur de coupe
= DFOV

=  CTDlvol

= SSDE

La base de données pourra étre implémentée manuellement ou automatiquement en fonction des
résultats enregistrés par 'utilisateur

K L M M 0
l Temps de rotation Pitch Epaisseur de coupe DFOV Dose (mGy)
0.5 1,375 .6x.6 250 g2
0.5 1,375 Gx.6 250 8

Tableau 55 Exemple de paramétres d'entrées

6.2.4 DEVELOPPEMENT DE L’ INTERFACE UTILISATEUR

Nous avons ensuite développé un tableau avec un menu déroulant pour chaque parametre d’entrée.
Chaque décision de l'utilisateur va étre enregistrée et I'ensemble des parametres sélectionné va
permettre de récupérer le protocole optimisé.

Morphologie Niveau de bruit Niveau de Contraste

General Electric|~| Discovery 750HD Abdomen| Nouveau-né/4kg/ 11,8 cm 1 2

General Electric
Siemens
Toshiba

Tableau 56 Choix de I'utilisateur via le menu déroulant

Pour ce faire nous avons utilisé la fonction SERRIEUR qui va nous permettre de retrouver dans la base
de données les résultats du protocole en fonction des parameétres d’entrés choisis.

Si la configuration n’existe pas, un message d’erreur « pas de correspondance » s’affichera. L’ utilisateur
pourra vérifier ses choix ou vérifier que la base de données a correctement été implémentée.

=SIERREUR(INDEX(result; SOMMEPROD(MAX((cole=SFS9)*(cold=SES9)*(colb=5C59)*(colc=5DS59)*(colf
=5G59)*(colg=SHS9)*LIGNE(cola)-1));COLONNE(A:A));"pas de correspondance")
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6.2.5 GENERATION DU PROTOCOLE OPTIMISE

Dans I'outil pour développeur de Microsoft Excel, nous avons ensuite généré un tableau en utilisant la
fonction Userfom. Les UserForm (USF) servent a créer des boites de dialogue personnalisées. On va
pouvoir y ajouter des contrdles afin de mettre en place une interface utilisateur adaptée a notre projet.

Il sera ainsi possible de visualiser des informations issues de notre choix de parametres d'entrées ainsi
que les résultats associés.

Fichier Edition Affichage |Insertion Format Débogage Exécution Outils  Compléments  Fenétre  ?

H&E-d »on o S F (R
Projet - VBAProject  X|

¥4 VBAProject (CT Protocol Tt &
—% Microsoft Excel Objets UserForm
Feuill {param)
Feuil2 (Base de donnée
Feuil3 (recherche)
¢ g ThisWorkbook
-5 Feuilles
¢ L[ UserFormil
+--[7] Modules
gﬁ VBAProject (graphe valida
(77 Microsoft Excel Objets
-B% VBAProject (QI Subjective
-B% VBAProject (Toshiba Siem

11

CT Protoco

Figure 96 Interface de gestion de |'application en VBA sous Excel

Pour afficher nos données dans la UserForm nous avons créé une ligne de code :

UserForm1.Label2.Caption = Sheets("recherche").Range("C9").Value

Cette ligne de code va donc allez récupérer la valeur correspondante au choix de I'utilisateur dans la
feuille de calcul qui s’appelle « recherche », correspondant a la valeur en C9. Dans notre cas cela
correspond a la marque du scanner.
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Nous avons ensuite répété cette étape pour toutes les données (choix en entrée + résultats)

End Sub

Frivate Sub UserForm Activate ()

UserForml.Label?.Caption = Sheets ({"recherche™) .Range ("C3") .Value
UserForml.Labeld.Caption = Sheets ("recherche™) .Range ("D9") .Value
UserForml.Label&.Caption = Sheets ("recherche™) .Range ("ES9™) .Value

UserForml.Labelf.Caption = Sheets ("recherche™) .Range ("F8") .Value
UserForml.Labelll.Caption = Sheets ("recherche™) .Range ("G3") .Value
UserForml.Labell3.Caption = Sheets ("recherche™) .Bange ("H3") .Value
UzerForml.Lakellés.Caption = Sheets ("recherche™) .Range ("EZ28"™) .Value
UzerForml.Lakell7.Caption = Sheets ("recherche™) .Range ("F28") .Value
UszerForml.Labell®.Caption = Sheets ("recherche™) .Range ("G28") .Value
UszerForml.LabelZl.Caption = Sheets ("recherche™) .Range ("H28") .Value
UszserForml.LabelZ23.Caption = Sheets ("recherche™) .Range ("EZ28") .Value
UserForml.LabelZ6.Caption = Sheets ("recherche™) .Range ("J28") .Value
UszerForml.Label27.Caption = Sheets ("recherche™) .Range ("L28"™) .Value
UszerForml.LabelZ%.Caption = Sheets ("recherche™) .Range ("M28"™) .Value
UserForml .Label3]l .Caption = Sheets ("recherche™) .Range ("H28") .Value
UserForml.Label34.Caption = Sheets ("recherche™) .Range ("028") .Value
End Sub

Figure 97 Codes qui implémentent la Userform

Enfin nous avons ajouté un bouton de contréle de formulaire (que nous avons appelé « VALIDEZ »)

permettant de faire appel a la fonction UserForm que nous venons de développer.

=
3

pléments  [Insérer Mode
“0OM ~  Création Exécuter la boite de dialogue
5 Contrdles de formulaire €5
a@ ElE8 o VALIDEZ
Ei a = LH "’—”””——'
D C Bouton (Contréle de formulaire)

=N

I=15:Im]=1m=

b/‘ Propriétés

/T

G Visualiser le code

Figure 98 Création d'un bouton sous VBA
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L'interface peut étre visualisée dans la figure 96 ainsi que I'étape apres validation (Figure 100).

UNIVERSITE Saisir les différents critéres puis validez pour obtenir la Lu’f:gﬁ%'}g
DE LORRAINE proposition de protocole optimisé OF SCIENGE

AND TECHNOLDGY

Modéle Morphologie Niveau de bruit Niveau de Contraste
General Electric|  Discovery 750HD  |Abdomen| Nouveau-né/4kg/ 11,8 cm i 2l
VALIDEZ

Figure 99 Interface de I'outil d'optimisation

CHOIX DE L'UTILISATEUR

MARGILE General Electric

MODELE Discovery 750HD

REGION
MORPHOLOGIE
NIVEAL DE BRUIT

NIVEAU DE

COMTRASTE

PROPOSITION DE PROTOCOLE

g B
mAS w0
veavrs
TPS DE ROTATION (s)

DFOV (mm)

EPAISSELR. DE
COUPE (mm)

Figure 100 Résultats du protocole généré dans la UserForm
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6.3 CONCLUSION

Afin de faciliter I'exploitation des résultats de ce projet de these, une interface utilisateur a été
développée a l'aide des outils VBA intégrés a Microsoft Excel. Cette interface permet la communication
entre |'utilisateur et une base de données regroupant les résultats de notre projet.

Elle permet de mettre en commun les résultats pour chaque modele de scanner déja étudié et
d’ajouter de nouveaux scanners dans les prochains mois /années a venir.

A long terme, la mise en place de cette application connectée a une base de données en ligne
permettra I’échange d’informations entre les services de radiologie de plusieurs hopitaux.
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CONCLUSION GENERALE ET PERSPECTIVES

L'objectif de cette these était de développer des stratégies d’optimisation sur les protocoles en
scanographie pédiatrique.

La scanographie étant une technique irradiante basée sur I'utilisation des Rayons X, il est impossible
d’étudier directement I'influence des parametres des protocoles sur la qualité de I'image et sur la dose
délivrée sur des patients. Un fantome de type CATPHAN 600 a donc d{ étre utilisé pour quantifier la
qualité des images et déterminer la dose délivrée au patient lors d’'un examen.

Nous avons donc initié une étude et développé une méthodologie nous permettant de pouvoir
modéliser I'influence des parametres des protocoles sur la qualité d’'image et sur la dose délivrée au
patient. Plusieurs méthodes ont été évaluées au cours de la thése comme I'utilisation d’algorithmes
génétiques ou des techniques d’optimisation multiobjectifs comme le recuit simulé. Cependant, ces
techniques nécessitent d’effectuer plusieurs évaluations et de nombreuses itérations dans la
recherche d’un optimum. Cette contrainte était difficilement compatible avec la nécessité de
reproductibilité de la méthodologie pour plusieurs scanners.

Au cours de cette these, quatre scanners 64 barrettes ont été mis a notre disposition :

= Siemens Somatom Definition AS (Siemens Medical Solutions, Erlangen, Deutschland),
= Toshiba Aquilion One (Toshiba Medical, Tokyo, Japon),

=  General Electric Discovery 750HD (General Electric Healthcare, Wisconsin, USA),

=  Phillips Brilliance 64 (Phillips Healthcare, Amsterdam, Netherlands).

L'utilisation de ces scanners de technologies différentes nous a permis d’étudier I'influence des
parametres d’acquisition sur la qualité de I'image et sur la dose délivrée. Cette étude a montré que le
choix de parametres d’acquisition pertinents était primordial pour obtenir une image optimale. Pour
chaque scanner, l'utilisation de la modulation de la dose ainsi que les reconstructions itératives ont
été utilisées.

Notre choix s’est finalement porté sur la méthodologie des plans d’expériences. En effet cette
technique permet dans un premier temps de modéliser l'influence de parameétres d’entrées
(parametres des protocoles) sur des réponses choisies (qualité d’'image et dose délivrée) en diminuant
le nombre d’expériences a réaliser. Ensuite, a partir des modéles développés nous avons pu initier une
seconde étude nous permettant de trouver les meilleurs compromis entre les parametres des
protocoles, afin de d’atteindre les objectifs en termes de qualité d’'image et la dose délivrée au patient.

Ensuite, pour chague modele de constructeur étudié, nous avons développé un Protocole Générique
Optimisé. Cependant ce PGO ne prend pas en compte les caractéristiques morphologiques des patients
pédiatriques. Afin de palier a ce probléme, nous avons proposé une méthodologie permettant de
recalculer les valeurs du PGO pour les adapter a plusieurs morphologies des patients en pédiatrie. Ces
protocoles optimisés ont ensuite été évalués subjectivement sur des acquisitions de routine clinique.

L’évaluation subjective de la qualité d'image a montré que I'utilisation de ces protocoles optimisés
permettait d’obtenir une qualité d’'image diagnostique tout en diminuant la dose délivrée au patient
et a été comparé aux protocoles standards déja présents dans les hopitaux. Les résultats ont montrés
gue pour les trois plus grandes morphologies étudiées, les radiologues étaient globalement satisfaits
du processus d’optimisation. Cependant dans les mois a venir, d’autres évaluations devront étre
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réalisées sur les deux morphologies les plus petites étudiées lors de ce projet de these. Cela permettra
de valider totalement les travaux de ce projet de these.

La méthodologie du SSDE a également été intégrée a notre étude et dans les protocoles optimisés.
Cette technique a permis aux utilisateurs de se rendre compte d’une valeur plus correcte que I'IDSV
comme indicateur de dose délivrée aux patients. Cependant ces valeurs ne restent que des
estimations.

Enfin, afin de faciliter I'accés aux données des protocoles optimisés pour les utilisateurs, nous avons
développé un outil d’aide a I'optimisation sous la forme d’une application VBA sous Excel. Cet outil est
facilement utilisable et modifiable par 'utilisateur.

En pratique, il n’existe pas d’études comparant I'influence des parameétres des protocoles sur la qualité
d’image et sur la dose délivrée au patient pour plusieurs modeéles de scanner. La technique des plans
d’expériences n’a jamais été utilisée dans ces domaines d’études. Ce travail vient donc valider cette
méthodologie dans les domaines de la dosimétrie et de I'imagerie médicale. Elle a I'avantage principal
de pouvoir étre reproduite facilement sur tous les modeéles de scanners disponibles.

Il n’existait pas a ce jour de techniques permettant d’adapter plusieurs parametres des protocoles en
fonction de la morphologie du patient tout en prenant en compte les derniéres technologies telles que
la modulation de la dose ou les reconstructions itératives.

Tous les travaux menés au cours de cette thése peuvent en amener d’autres. La méthodologie des
plans d’expériences a été congue pour étre évolutive. D’autres parametres d’acquisition pourront donc
étre ajoutés ainsi que I'évaluation d’autres critéres de qualité d’'image telle que la détectabilité a bas
contraste ou la résolution spatiale.

Pour le moment, I'outil d’aide a I'optimisation n’a été utilisé que pour le protocole Abdomino-pelvien
mais d’autres protocoles tels que le thorax ou le crane pourront y étre ajoutés. Des études sur des
scanners de derniéres générations comme le General Electric Revolution CT peuvent étre aussi
intéressantes. En effet, nous pourrons alors estimer la capacité d’optimisation de notre méthodologie
sur plusieurs générations de scanners.

L'outil d’aide a I'optimisation développé pourra étre mis en ligne et la base de données pourra
également étre partagée entre les différents utilisateurs. Cela permettra de valider la méthodologie
pour d’autres scanners et de partager les résultats du travail d’'optimisation entre plusieurs sites.

Enfin, les résultats de ce projet s’inscrivent dans le cadre d’un projet Européen EPI-CT (de 2011 a 2017)
regroupant dix-huit centres issus des pays suivants : Belgique, Danemark, Allemagne, Finlande, France,
Luxembourg et Pays-Bas portant sur une étude épidémiologique du scanner chez I'enfant. En effet, les
résultats issus du processus d’optimisation ainsi que les méthodologies développées seront présentés
dans le rapport final de ce projet.
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ANNEXES

1 ANNEXE A : EVALUATION SUBJECTIVE DE LA QUALITE D’IMAGE POUR
LES MODELES DE PHILLIPS ET TOSHIBA.

1.1 PHILLIPS BRILLANCE 64

Comme présentée dans le chapitre 4, nous avons évalué subjectivement la qualité d’image pour le
modele Phillips Brillance 64. Les résultats pour les trois catégories de patients pédiatriques sont
présentés ci-dessous. Les résultats et les conclusions sont proches des autres modeéles de scanners
étudiés dans le chapitre 4.
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Groupe 2 : 10 ans / 33kg
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Groupe 3 : 15 ans / 54kg
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1.2 TosHIBA AQUILION ONE

Comme présenté dans le chapitre 4, nous avons évalués subjectivement la qualité d’'image pour le
modele Toshiba Aquilion One Les résultats sont présentés ci-dessous. Les résultats et les conclusions
sont proches des autres modeles de scanners étudiés dans le chapitre 4.
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Groupe 2 : 10 ans /33 kg
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Groupe 4 : 15 ans /54 kg
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