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Technologie - Radiographie numerigue

Lexique de la radiographie numériqgue

M. COULOMB (1), G. FERRETTI (1), R. GUILLEMAUD (2), F. THONY (1)

Summary : Lexicon for digital radiography

We developed a lexicon of terms used in projective digital radiography. Though no exhaustive, this lexicon dathers
together the main terms useful for understanding this technology. We have added many links (designated cf.) to facilitate
interactivity. Many figures illustrate the text. Selected references are provided for those wishing to know more abdut this
subject.

Key words
Digital radiography. Digital image quality. Flat planel detectors. Digital detectors.

Résumé

Ce lexique, consacré a la radiographie projective numérique, est une modeste imitation de ce qui se fait en erlseigne-
ment de I'histoire de l'art, ou la signification des termes est déterminante pour comprendre une ceuvre d'art ou [suivre
I'évolution séculaire d’une ligne d’architecture ou de peinture.

Ce lexique n’est pas exhaustif, mais il rassemble la plupart des termes gu’il est indispensable de connaitre lofsqu’on
suit la ligne numérique. Il est né d’un besoin : celui des auteurs, qui voulaient mettre un peu d’ordre et de clarté dans leurs
idées aprés 20 ans d’évolution de la radiographie numérique. Il est publié pour offrir a ceux qui s’'intéressent a cett¢ tech-
nique d’'imagerie, trés prospére, un outil de consultation et méme d’apprentissage, car aprés tout ce glossaire n'est|qu’une
segmentation lexicale de la radiographie numérique.

De nombreux liens, figurés dans le texte sous le Kiflg permettent de créer un peu d’interactivité. Les figures ot
été ajoutées lorsqu’elles rendaient le texte plus compréhensible. Une bibliographie choisie permettra a ceux qui le souhai-
tent d’en savoir plus.

Mots clés

Radiographie numérique. Qualité d’image numérique. Détecteurs plats matriciels. Détecteurs numériques.

ANALOGIQUE (IMAGE) 'observateur) et sa caus@nodulation du faisceau de
rayons X dans I'objet étudié).

Clest une image dans laquelle la représentation de la _L'image analogique est constituée par une infinité de
grandeur observégensité optique dans le cas de la radio-Points Iumlneux dont | oel_I permet la captu,re et l'intégration
graphie) est continue. L'image d’un film radiographique PSYcho-visuelle. Ces points lumineux présentent une cou-
éclairé sur le négatoscope, celle d’'un moniteur TV sont dd&Ur €t une intensité variable ce qui, d'un point a l'autre, cree
images analogiques. On veut aussi rappeler par 1a I'analogf@ contraste[Cf] et permet de discerner une forme.

qui existe entre le fait (image conforme a la vision dé-'mage radiographique est composée par une échelle de
nuances lumineuses qui va du blanc au f@ahelle de

gris). La perception de I'ceil humain est limitée en moyenne
(1) Service Central de Radiologie et Imagerie Médicale, CHU dé"‘ 16 nlveaqx de gris d'ﬁe.rems' A . .
Grenoble, BP 217, 38043 Grenoble Cedex 09. Toute image analogique peut étre convertie en signal

(1) (2) CEA-LETI, CEA Grenoble, 17 rue des Martyres, 38054€lectriqgue dont l'intensité dépend en chaque point de
Grenaoble. l'intensité lumineuse mesurée en ce point.
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ARCHIVAGE D'IMAGES NUMERIQUES vage a long terme utilise des bandes magnétiques de
type DLT, de faible colt mais de haute capait&Go)et

Le stockage et I'archivage d'images peuvent désormafs grande sécurité.

se faire sur des supports magnétiques ou optiques peu encom- O"_considere aujourd’hui %ue I'mformann(—;mgge
brants et commodes d'aco@sike-box ; librairie) Les tech-  (Mage et son compte-rendest un des composants du dos-

niques de compression d'image aident a diminuer le volumﬂer patient ; I'exp[oitatiop de ce (_jossfier est lice a I'intégra—
des données d'un examen ; elles facilitent le transfert et 19" [Cf.] du systeme d'information image et du systeme
gestion des images. Un systéeme de gestion et de communi dr)fo[matlon .hpspltaller(donnees du dossier médical et
tion d'images(Imaging Management And Communicating onnées administratives).
System/[] IMACS. Picture Archiving and communicating
systen’] PACS)doit permettre de manipuler de grands volu- .
mes de données tout en déployant I'information de chaqtRTEFACT DE CONVERSION
patient rapidement et automatiquement. Un tel systém%NALOG@UE'NUMER'QUE
nécessite des réseaux de transfert a haut débit et I'installation
de mémoires a haute-capacité, a structure hiérarchisée, et Au moment de la conversion analogique-numérique la
pilotées par des serveurs d'archivéfig. 1). précision de mesure sur un pixelveau de grispst lie au

La gestion hiérarchisée des fonctions de stockage EMPs de lecture électronique. Les temps les plus longs four-
d'archivage est devenue possible grace a la migration aut3iSsent les mesures les plus précises. Au cours du processus
matique(« en tache de fond sles données-image a traversde lecture électronique, il peut se produire des transferts
les différents supports, le rappel automatique des images gafomplets de charges qui sont sources de charges résiduel-
simple requéte, et lintégration des fonctions d’archivagées: Ces charges résiduelles modifient une lecture ultérieure
dans le systéme de gestion. et provoquent des artéfacts.

Le choix des supports de stockage et d’archivage est lié
a la pyramide de mémoiidg. 1) qui nous indique que le i
temps d’accés aux données varie en sens inverse de la cdpASE DE DONNEES (SYNONYME : DATA BASE)
cité du support. Les mémoires a acces rapide sont aussi les
plus colteuses. On distingue trois périodes d’exploitation  N'importe quelle collection de données ou informa-
des données : a) stockage on-line, d’'une durée moyennetims archivées sous forme numérique et indexée pour pou-
30 jours, pendant laquelle 'accés aux données doit étm@ir permettre un acces rapide a tout ou partie de
immédiat ; b) archivage a moyen terme, d'une durée de dinformation.
an, pendant laquelle I'accés aux données reste trés rapide et
peut étre préparé a l'avangpré-routage des données)
c) archivage off-line avec lequel le temps d'acces nécessiBRUIT
une préparation manuelle plus longue. Le stockage on-line
utilise des batteries dRAID (Redundant Arrays of Indepen- (voir rapport s/b)
dant Disks)dont le colt est élevé mais qui offrent une
grande sécurité, une capacité éle{@eGo par disquegt .
un accés trés rapide aux donnd@as) L'archivage & CAN (CONVERSION ANALOGIQUE NUMERIQUE)
moyen terme utilise des juke-box de disques opto-magnéti-
ques(effagables et réinscriptiblegje 5 Go ou de disques Le détecteur permet de convertir de fagon indirecte ou
optigue-numériques dont I'évolution est en cAW&RM ;  directe I'image radiant¢Cf.] en signal électrique dont les
CD-ROM ; DVD dont la capacité est de 17 Gh)archi-  variations d’amplitude, liées au relief d'image radiante et par
conséquent au contraste objet sont quantifiables. Le signal
électrique est une grandeur continue qu’on peut alors rempla-
cer par une grandeur formée d’unités distinctes et dénombra-

i bles variant de facon discontinue, qu’'on exprime dans le
S systeme binaire. La conversion analogique numérique exige
i dq&r;g% le choix de deux parametres : a) la fréquence d’échantillon-

nage[Cf.], c'est-a-dire le nombre de points numériques par
unité de longueur ou de surface ; la quantification du signal
au niveau de chaque pixgh. 2).
Capacis La frequence d'échantillonnage détermine le décou-
page de I'image en pixels, c’est a dire sa résolution spa-
tiale. La quantification du signal nécessite une échelle dans
laguelle la valeur du signal varie de fagon discontinue, par
niveaux ; le nombre de niveaux N, exprimé en bits, est lié
Y a la relation ® o N est le nombre de bits, soit 2%i§eaux
pour 8 bits, 1 024 pour 10 bits et 4 096 pour 12 bits. Pour
étre perceptible par I'observateur, l'image numérique
Fig. 1. — Pyramide de mémoire. nécessite a son tour d’'étre convertie en image analogique,
Le temps d’accés aux données varie en sens inverse de la capacitgp@r exemple sur I'écran d'un tube cathodique ou sur un
support. Les mémoires a accés rapide sont aussi les plus codteudiign d’'impression numérique. L'échelle de quantification
Ces différents supports sont nécessaires et complémentaires. détermine la résolution en contraste ; elle est directement

Disquas
rmagrliques

FAlD

Archihaps da mBessa
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CHAMP IMAGE
Echielle de gris (SYNONYME : FIELD OF VIEW; FOV)
Prafondayr
z " Le champ image est égal au nombre de pixels de la
Ciimiansan . . e . .
o # un pixal matrice image[Cf.] que multiplie la dimension de chaque
e 5 pixel. Un champ image carré de 43 cm correspond par exemple
SS s S S S s S S Sy aune matrice de 3 063 000, avec une dimension de pixel de
A A A AT S A A 0,143 mm. La dimension du champ image est liée a la taille de
/ Lo F g gl l'objet. On admet actuellement qu’'un détecteur numérique
7 p e Lo M gl ! idéal devrait offrir un champ de 40 cm de cété pour une dimen-
| o A A A A ST A sion de pixel de 0,1 mm. La radiographie thoracique adulte
E};a,: LS T RN nécessite ces dimensions. Le tambour au sélé@timnoffre
A T S R A T AT AT M L aujourd’hui cette dimension de chai@#® x 43 cm) pour une
| 4 — dimension de pixel de 0,2 mifmatrice 2 100x2 400 sur
X Taile de la mairca 14 bits)soit une résolution spatiale de 3 pl/mm.

Fig. 2. — Matrice

L’'image numérique est décomposée en un nombre variable de pixe ,
dont la dimension est liée a la taille de la mat(iwsembre total de ONTRASTE D'IMAGE
pixels)et a la dimension du champ image. La valeur discréte attribuée

a chaque pixel est caractéristique de la totalité de I'information qu’il , o .
contient. Une valeur fournit les coordonnées X et Y d’adresse du pixe C'est la variation relative de flux de rayonnement X

sur la grille image ; une autre valeur, liée au flux X de 'image radiant§@ns une zone d'intérét liée a un detail de I'objet présentant
en ce point, est codée dans une échelle dont I'étegmutondeur)  une faible absorptiofc’est & dire qui modifie faiblement le
doit étre elevég€l2 a 14 bits, soit 4 000 a 16 000 niveaux de gris dif-flux rayonnant X issu de cette zan®our obtenir un
férents). contraste élevé il faut utiliser des photons X de faible éner-

gie et réduire la part de rayonnement diffusé dans l'image

N ] ) ) radiante. Le contraste élevé ne correspond pas forcément au

reliée a 'analyse par niveaux de gris de l'image analogicontraste optimal dans une situation donnée ; on distingue
que[Cf.]. les modes d’'acquisition en basse tengmammographie)

moyenne tensiofradiographie ostéo-articulairept haute

tension (radiographie thoracique pour I'étude des plages
CAPTEUR D’IMAGE (VOIR DETECTEUR) pulmonaires et du médiastin).

L'image est observée sur un film d'impression ou sur
I'écran d’'un tube cathodique. Le contraste relatif entre deux
points voisins et d’intensité lumineuse différente est donné par
la différence des densités optiques—D, rapportée a la

Le CCD, ou dispositif a transfert de charges, est a 'eejomme D1 + D2. Cette grandeur C s’exprime en pourcentage :
nu un capteur de forme carrée ou rectangulaire, de 2 4 4 cm de
cOté et d'aspect vitreux. Agrandi des milliers de fois, il appa- D1-D2
rait comme un immense dallage dense et régulier de cellules C=——— x100
photo-electriques microscopiques serties par photo-lithogra- D1+D2
vure dans une masse de silicium semi-conducteur, avec des Les traitements en rehaussement de contraste local
couches alternées de bandes conductrices et isolantes. Ce [t agissent sur ce paramétre.
lage a mailles tres fines délimite des pixels carrés dont le coté
mesure environ 0,010 m(d0 um). Sous l'effet d'un flux de
photons lumineux, il se produit au niveau de chaque pixel URETECTABILITE (DE CONTRASTE)
réaction photo-électrique. Les charges créées en un point
représentent donc, sous forme analogique, la quantité de 3 o o
lumiere recue par le pixel. Le rendement quantigoenbre La détectabilité(fig. 3) est exprimée par la formule
d’électrons émis par photon recest en moyenne entre 25 et Sulvante : _ _

50 %. D = résolution en contrasterapport S/B en sortie du

La création de puits de potentiel permet de mettre efietecteur.
cage les électrons libérés au niveau de chaque pixel. Le
transfert des paquets de charge se fait ensuite en cascade,
ligne par ligne. La conversion analogique numérique intePETECTEUR D'IMAGE (SYNONYME : CAPTEUR)
vient en fin de transfert par I'intermédiaire d’'une carte de
lecture a faible bruit. L’image radiante qui émerge de I'objet doit &tre détec-

La caméra CCD tend aujourd’hui a remplacer la caménge, c’est-a-dire convertie sous une forme perceptible par
TV dans la chaine de fluorographie numérique car ses avdmbservateur. Dés les premiers temps de la radiographie on
tages sont nombreux : compacité, meilleure dynamique, fai distingué le détecteur statique (radiographie) et le détec-
ble rémanence, grande sensibilité, meilleure résolutioreur dynamique (radioscopie). La conversion des rayons X
spatiale et durée de vie supérieure. Plus récemment on a méns le détecteur peut se faire de plusieurs fagons : a) par
au point des systéemes O@f.] qui utilisent ce composant.  l'intermédiaire de photons lumineux comme dans le systéme

CCD (CHARGED COUPLED DEVICE)
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OBJET CHAINE IMAGE RADIOLOGIQUE IMAGE

1L

contraste image

Fig. 3. — Contrasteé] Bruit 0 Détectabilité [2].
Ce schéma montre le réle d’'un systeme d’acqui-
] sition sur le rapport S/B.
as AE/E exprime le contraste objet qui est modifié
- s%@&:n par le systeme d'acquisition et la détectabilité du
contrasteAS/S exprime le contrastAS/B repré-

rapport signal/bruit sente la détectabilité ; elle peut s’exprimer en
fonction du contrasté&S/S et du rapport S/B de

/\_ la mesure AS’:AS xé

B B B

[”;b
E

résolution spatiale

écran-film[Cf.], 'amplificateur de brillanc¢Cf.], ou les sys- égale, soit d’abaisser la dose sans compromettre la qualité
téemes DR a détection indiredtef.] ; b) par I'intermédiaire de I'image.
de charges électriques comme dans le tambour au Sélénium
[Cf], ou les systemes DR a détection dirg€ii].
L’amplificateur de luminance associé & une caméra TWOUBLE ENERGIE (SYNONYME : BI-ENERGIE)
ou CCD est aujourd’hui le seul détecteur qui permet une

acquisition numerique statique et dynamique. Le défi des | 5 technique double énergie consiste a utiliser a la fois
systémes DR a détection directe ou indirecte est préciséemeiitensité du faisceau X et son information spectrale pour
de pouvoir remplacer un jour 'amplificateur de brillance aveggparer I'image radiographique en image de tissus mous et
des performances supérieures a grand champ ifGage image de l'os. Elle peut étre développée de deux facons :
Les systemes DR devraient se substituer a tous le§ soit en réalisant deux acquisitions successives a des
autres détecteurs d'image radiologique, qu'il s’agisse dasiveaux d’énergie différents, & condition que lintervalle de
salles d’angiographie ou d'interventionnel, des salles radiaemps soit trés bref, pour éviter les mouvements du patient ;
graphiques d’urgence ou de radiographie sur programmig) soit en utilisant un détecteur a deux couches, chacune
Ne subsistera alors que le probléme des radiographies audiiptant un niveau d’énergie différent du faisceau X.
pour lesquelles le remplacement des détecteurs electro- Un traitement est ensuite appliqué aux données numé-
luminescents a mémoif€f.] apparait plus difficile. riques pour séparer les deux images. L'application au thorax
est la plus prometteuse. En débarrassant les plages pulmo-
naires des superpositions osseuses paridialege de tis-
DETECTEURS PLATS sus mous)la double énergie facilite la détection des nodules
(SYNONYME : FLAT PANELS DETECTORS) pulmonaires de petit diameétre et de faible contraste. La bi-
énergie a aussi le potentiel d’étre un outil de caractérisation
tissulaire grace a la quantification du contenu calcique d’'un

On groupe sous ce terme les systemes DR a déteCtIRBdule pulmonaire

directe[Cf.] ou a détection indirecte au silicium amorfbe].

DPI (DOT PER INCH
DICOM V 3.0. (DIGITAL IMAGING (0O CH)

AND COMMUNICATION IN MEDICINE) -
Cette valeur, trés utilisée dans les pays anglo-saxons,

- . . .. _est une autre facon d’exprimer la taille du pixel d'image.

Ce terme désigne un standard universel qui vise a no[s pp| correspondent & un pixel de 0,168 mm ; 300 DPI
maliser les échanges des images et des données qui leur %%Wespondent a un pixel de 0,084 um) ; éOO DPI cbrres-
associées entre les différents équipements d'imagerie mé%ndent a un pixel de 0,042 mm.
cale (source numeérique d’'image ; édition sur film ; station Par référence, un systtme d'imagerie de<43 cm
de visualisation ; station d’archivage..l) est applicable & zyec matrice 3 0083 000 de 9 millions de pixels de
un environnement de type réseau en utilisant des protocolgg 43 mm, présente une résolution proche de 150 DPI.
normalisés de type TCP/[Fransmision Control Protocol /

Internet Protocol)et OSI(Open System Interconnexion).
DYNAMIQUE D’'IMAGE

DOSE PATIENT . C
La dynamique vraie d'image correspond au rapport de

I'amplitude maximum du signdtui correspond en général
Il existe une relation entre la dose patient, la qualité dgu flux direct non atténuéur I'amplitude du bruit du signal
I'image [Cf.] et 'TEQD[Cf.]. Cette relation signifie que par le plus atténuédont le niveau correspond dans les meilleurs
rapport & un systéme écran-film les systémes numériqueas au bruit de I'image radiante)a réponse d’'un détecteur
ont la capacité, soit d'augmenter la qualité d’images a doseéal est linéaire dans toute la dynamique utile d'image. La
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dynamique des détecteurs numériques actuels est“de Ifombre N insuffisant peut entrainer I'apparition d’artefacts
alors que celle du film conventionnel (systéme écran-filmyle contraste, en créant des différences de degnsibéou
est de 10(fig. 4). blanc) trop importantes entre deux niveaux adjacents de
On sait que chaque pixel de image numérique portéimage. Une échelle sur 8 bits®Zournit 256 niveaux de
une valeur liée au flux de rayons X atteignant ce pixel. Cetgris. 10 bits(2'%) fournissent 1 024 niveaux ; 12 bi(g'9)
valeur, qui correspond au profil d’atténuation de I'objeffournissent une visualisation supérieure sur 4 096 niveaux
dans cette direction, est codée sous forme binaire par de gris; 16 bits(2'®) fournissent une visualisation de
CAN [Cf.]. Le nombre de niveaux de gris entre le blanc e65 530 niveaux de gris & condition de disposer d'une capa-
le noir est lié a la relation2 ol N est le nombre de bits. cité mémoire adaptée.
Une image codée sur 8 bit2®) porte 256 niveaux de gris, La profondeur[Cf.] des détecteurs numériques rend
mais restitue une dynamique moins €levée gqu'une imageécessaire d'appliquer une fonction de fenétf@§é pour
codée sur 12 hit€2"?) a 4 096 niveaux. mieux utiliser I'information disponible.

DYNAMIQUE D’OBJET EQD (EFFICACITE QUANTIQUE DE DETECTION)

Elle est égale a linverse de latténuation. A titre  |’évaluation précise des performances des systémes
d’exemple la dynamique du thorax adulte est d’environ 30Gumériques nécessite qu’on étudie en un seul paramétre les
effets combinés du bruiiCf.] et du contrastdCf.] sur
'image produite, c’est a dire le rapport JiBf.]. Un sys-
ECHELLE DE GRIS téme ne peut pas produire une image utile pour le diagnostic
si le niveau de bruit est trop élevé car la détectaljilitd
devient trop faible méme si le niveau de contraste est élevé.

Lors de la conversion analogique numerigGe] on é&n systéme qui n'apporte pas un contraste suffisant ne peut

attribue a chaque pixel une valeur discréte qui est liée . . . : _
flux X de l'image radiante en ce point. Chaque valeur edtas fczurmr une |'mage ut!le pour,le Q|ag_nE)st|c.

rapportée par codage a un niveau précis dans une échelle de L'EQD eSt.I expression Qe Iefflc_:acne d,e transfer't du
gris (fig. 2); I'étendue de cette échellgynonyme : profon- signal et ij bruit de I'entrée & la sortie du détecteur. L'EQD
deur)s’exprime en nombre N de bifs bit ou 2). La dyna- €St donnée par le rapport :

mique d’image[Cf.], c'est a dire le nombre de valeurs

discrétes correspondant chacune a un niveau de gris, est (S/Bensortie)z
d’autant plus élevée que N est grand. (SIB en entrée)2
L'échelle de gris contribue a fixer la résolution en
contraste du systen{€f.] c'est a dire la capacité du sys- Ce rapport est inférieur a 1. LUEQD (f) permet de

teme a différencier les pixels de valeur proche. Uromparer Iexposition (entrée) avec la réponse (sortie) dans
le spectre spatidlCf.] d'un détecteur donné a celle d'un
détecteur idéal qui garderait intacte I'information portée par
'image radiante.

En pratique, 'EQD étant une fonction de la fréquence
10°1 spatiale dans I'image, c’est la forme de la courbe EQD (f)
qui est importante plus que la valeur EQD (f = 0). L'EQD
doit étre la plus élevée possible, quelles que soient les fré-
guences spatiales considérdfg. 5). C'est ainsi que les
systemes DR ont une EQD (f) supérieure a celle d'un ampli-
107} ficateur de luminance alors que la valeur EQD (f=0) de
'amplificateur est paradoxalement supérieure.

L’EQD est aujourd’hui considérée comme le meilleur
10'f critére permettant d’évaluer la qualité d'une image numéri-
que[Cf] car elle intégre la sensibili{€f.], la FTM [Cf.]
et la dose utilisée pour la mesure. La courbe d’'EQD ne
10° : L , L 1 prend toute sa signification qu'en fonction de la dose

10% 107 107 10° 10 10 d’exposition.

Exposition (p Gy)

Fig. 4. — Comparaison des courbes de réponse d'un systéeme écrage—, g
film et d’'un systéme numérique de I'exposition. PENETRAGE (FONCTION DE)

La réponse du systéme écran-film est limitée 4%%.20 raison de sa

forme sigmoide la courbe n'offre une linéarité que sur une faible éten- | 'analyse fine des contrastes est un objectif important

due des expositions. B o ~ dans lmagerie numérique. La fonction de fenétrage permet

La 1eponse du systeme numerdue est inaire sur une grande Ctenéi programmer les niveaux de gris utilisés pour visualiser
es expositions, évaluée a I'"t@ qui limite les risques de sur ou de : A Py ; 4 1 P

sous-exposition. Le systéeme doit identifier au préalable la partie ne 'm,f"‘ge apre? aVOIr sélectionné I.mformatlor.] |nteres§a.m'te

dynamique dimage qui contient linformatiosegmentationyuon ~ dans l'image originale. Cette fonction nécessite de définir

veut percevoir. un niveau et une largeur.
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EQID if} largeur dépend du gamma du film et définit la latitude
1 o e d’exposition. Au-dessus et au-dessous de ces valeurs, la
fonction de contraste diminue rapidement ce qui limite la
détection du contraste d'objet. Comme la dynamique d’'un
systéme écran-film est inférieure & celle de I'objet, les sur-

ELRT expositions ou les sous-expositions sont fréquentes. Ces
y erreurs d’exposition sont encore plus fréquentes lorsque la
L radiographie est pratiquée au lit en raison d’'une grande dif-
'\”\ ficulté a maitriser les parameétres d’exposition et la distance

foyer-détecteur.

, S v FILTRAGE SPATIAL

I {plfeiim|
: Ce traitement d'image numérique est surtout utile pour

Fig. 5. — Courbe EQD (f). le poumon et I'os ol les fins détails de I'image sont précieux
La valeur d’EQD (f = 0) d'un amplificateur de luminance (1) est tréspour I'analyse diagnostique. Comme cette information est
g‘?_\[‘?ﬁ) aEfr:er%l;i?g?eos; gé%?ég?ﬁ ;%’:ﬁ:gﬂi 203‘;’[!: ggg %S(t:e rtée par les fréquences spatiales élevées, il est indispensa-
elle est plus élevée po){Jr une fréquence spatiale f (pl/mm) supérieur de mOdme_r la répartition du spectre spatial Qe limage

1 pl/mm & 1,5 pl/mm. f.]. La technique du masque flou est la plus corfige7).

La premiéere étape consiste a obtenir, a partir de I'image
originale A, une image floue B, appelée masque flou. Pour
obtenir B, la valeur de quantification de chaque pixel est
remplacée par la différence entre cette valeur et la moyenne
arithmétique des valeurs des pixels voisins et du pixel lui-

Le film est encore un moyen trés utilisé pour commu<_ La taille d é Kk | dépend d
niguer l'image numérique sous forme analogique. Lj%éeme' a fallle au masque, encore appeie kerne, depend de

FILM D’'IMPRESSION SUR RESEAU

conversion est faite au niveau d’un reprographe numériq surface choisie pour f,aire cette moyenne aritbnjétiqug.
qui est souvent une ressource partagée par plusieurs uni te surface est un carré dont la dimension du coté est lice
d'acquisition numérique. La reprographie a sec remplaciy nombre de pixels N constitutifs. Les tailles couramment

aujourd’hui la reprographie humide pour des raisons écol%_tlllsgte,s.sont les swvantez : rgasd@nel)large dtQtZdS nl"2
giques(absence d'effluent toxique pour le miliel)évolu- @€ COt€ ; masque moyen ae > mm ; masque pett de 1,4 mm.

tion vers le diagnostic radiologique sans film est en courge choix du masque détermine le niveau qu'on va rehausser

grace aux progrés réalisés dans les systémes d'informatiBA"™S le spectre spe}u[ﬂf.]. . N N
image[CF.]. La deuxieme étape consiste a soustraire l'image B de

l'image A pour obtenir une image de contour contenant surtout
les hautes fréquences spatiales. On applique ensuite a I'image
FILM RADIOGRAPHIQUE (SYSTEME ECRAN-FILM) de contours A-B un facteur de rehaussenferdriable.
La troisieme étape consiste a additionner I'image de

Ce support a permis depuis plus d’'un siécle I'essor deontour rehaussé (A —B) et I'image originale A. On
la radiographie. Le systeme écran-film présente des avantahtient une image rehaussée A* qui est égale & AA—
ges incontestables ; pour un co(t modeste, le film radioB), dans laquellé détermine I'importance de la filtration
graphique assume 4 fonctions: détection, visualisatiospatiale et B détermine le niveau fréquentiel concerné dans
communication et archivage d'image. Il reproduit aussA (tableau I)
I'objet sans distorsion, moyennant un facteur d’agrandisse- Le choix paramétrique permet en théorie de créer un
ment connu. Sa résolution spatiale est élevée, supérieurgrand nombre d'images tres différentes les unes des autres.
5 pl/mm, et uniforme sur toute son étendue. Ce choix peut étre interactif s'il est fait sur une console de

Le systeme écran-film présente aussi d'importanteBaitement, mais il prend alors du temps ce qui est incompa-
limites en matiére de dynamique, de densité optiqueble avec le débit des salles de radiographie. On utilise
(synonyme : noircissemerd) de contraste [3-4]. La courbe habituellement un traitement automatique ; certains syste-
classique de Hurter et Driffieldig. 6) exprime la courbe de mes offrent deux images traitées toutes deux avec un kernel
réponse du film en fonction de I'exposition, c’est-a-dire enfmoyen mais qui different pdr(f faible etf fort) ; d’autres
fonction du contraste d'objet pour une exposition donnéesystemes appliquent séparément des paramétres sélection-
Cette courbe ne présente un profil linéaire que dans umé&s en fonction du contraste de I'imdggar exempld élevé
bande plus ou moins étroite des valeurs d'exposition dont kur le médiastin et faible sur les plages pulmonaires)

Tableau I.
Paramétres Kernel large Kernel moyen Kernel petit
Coté du Kernel 25 5 1,4
Facteur f 2,5 3 5

Niveau fréquentiel (pl/mm) <1 <1 >1
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200, A*=A+f(A-B)

1.00/

Contraste

0.004- ,
0.01 0.1 1 10

Fréquences spatiales

Fig. 7. — Principe du masque flou

Les courbes de cette figure expriment les relations qui existent entre la
résolution en contraste et les fréquences spatiales, exprimées en pl/
mm. Le spectre fréquentiel original A, qui reproduit I'image primaire
radiante, démontre une chute de la résolution en contraste pour des fré-

guences spatiales élevées. Le masque flou B est constitué par les bas-
ses fréguences de A ; le spectre de B est lié a la dimension du Kernel
du masque. Une image de contour est ensuite obtenue par soustraction
A-B ; son spectre fréquentiel montre qu’elle contient surtout des fré-
guences spatiales élevées et qu'il est possible d’appliquer un facteur
de rehaussement f. L'image A présente donc un spectre fréquentiel
plus élevé que celui de B pour les hautes fréquences spatiales. f déter-
mine 'importance de la filtration spatiale et le choix de B détermine

la bande des fréquences spatiales a rehausser.

A Log de I’exposition relative
B énergie transmise

est donc important de disposer de paramétres prédéterminés
en fonction du type d’examen afin d’avoir une continuité sur
les images présentées en vue du diagnostic.

Prokop [5] a évoqué les risques diagnostiques encourus
avec un kernel de petite ou moyenne dimension pour
compenser les faibles résolutions spatiales dans un systéme
numérique. L’effet du filtrage spatial ne se limite pas au sim-
ple rehaussement des structures de fréquence spatiale ; il tend
aussi a supprimer la composante de faible fréquence spatiale
et a élever le bruit d'imagfcf.]. La zone de transition, au
niveau de laquelle se produisent respectivement suppression
et rehaussement, se déplace vers les hautes fréquences spatia-

Densité optique

e s | et — . —— ——r —— — — . ——

e -

les lorsqu’on emploie un masque de petite dimension. Un
détail de structure peut donc se trouver rehaussé ou au
contraire atténué, voire supprimé, en fonction de sa composi-

tion spectrale. Les Iésions concernées sont celles qui ont des
contours mal définis ; I'effet local sur le contraste et I'éléva-
tion du bruit peut diminuer la perception psycho-visuelle
d’une Iésion si elle gagne moins de contraste que les structu-
res voisines ou si le bruit est trop important.

Fig. 6. — Courbe de Hurter et Driffield d’'un systéme écran-film. D'autres défauts du masque flou ont été décrits:
Fig. 6A. — Courbe et gamma a) l'apparition d'artéfacts importants au voisinage des lignes
Cette courbe exprime les variations de densité optique du film en fonde forte transition(corticale osseusel] tissus mous ;

tion de I’expositipn relative. Le gamma est la tangente trigonométriquﬁnp|ant métallique — tissus mousges artéfacts peuvent

de 'angle formé par la partie rectiligne de la courbe avec 'axe degy3squer des détails a faible contraste ou au contraire créer

expositions. Seules sont utilisées les densités correspondant a la pag; p - . Y i ~
rectiligne de la courbe, alors qu'au pied et a I'épaule de la courbe € fausses images pathologiques ; b) l'action du rehausse

trouvent des informations transmises par un certain nombre de photoH¥€Nt spatial est limitée a une bande du spectre fréquentiel.
de l'image radiante.

Fig. 6B. — Information exploitée. La zone en pointillé correspond &

des informations perdues lorsqu’on examine une radiographie convep{ OU D'IMAGE RADIANTE

tionnelle. La quantité totale des informations transmises est représen-

tée par toute l'aire au-dessous de la courbe en S : 30 % seulement de

cette aire sont utilisés alors que 70 % des informations sont négligés Il est important de connaitre les facteurs qui dégradent
ou perdus. La dynamique du systéme écran-film est donc limitée. |g résolution de I'image radiant¢cf.] pour comprendre

Log de I’exposition relative
énergie transmise
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guelles sont les limites qu'on atteint en radiographie Les avantages principaux de la fluorographie numéri-

numérique : a) le flou géométrique est lié & la dimension dyue sont I'acquisition en temps réel, la réduction de dose et

foyer d’émission ; b) le flou cinétique peut étre réduit, ala suppression de cassettes. L'inconvénient principal est

moins en partie, par des temps d’exposition brefs ; ¢) Insuffisance de sa résolution et surtout de son profil de

flou de structure n’est pas corrigible car il est di a la supefésolution ce qui la rend inutilisable & grand champ chez

position dans des axes non paralléles de petites structuregiulte ; elle est aussi cause de distorsion géométrique,

qui sont indissociables les unes des autres. Tant que le flewst a dire de déformations qui affectent uniquement la

du systeme de détection reste supérieur au flou de l'imagsition et la forme des pixels dans I'image, principalement

radiante, on améliore la vision du détail & mesure qu’on réduit)r |es bords.

la dimension du pixel. Dés que la dimension du pixel devient

plus petite que celle du flou, une réduction supplémentaire de

la dimension du pixel n'apporte plus aucune amélioration dgq\ 0N DE TRANSFERT DE CONTRASTE (FTC)

perception des petits détailshéoréeme de la fréquence

d’échantillonnage) elle diminue méme le contraste en raison

de I'élévation de la fluctuation quantig[@f.]. Les deux facteurs de qualité d’'une imagedéfinition

D’un autre point de vue, le rayonnement diff{GE] et €t contrasté] s'influencent réciproquement. L'ceil exige

la fluctuation quantique doivent retenir toute notre attention epimultanément : a) pour distinguer les petits détails de

raison des effets néfastes qu'ils déterminent sur le contraste!'#@age, qu'ils soient bien contrastés ; b) pour séparer deux

par voie de conséquence sur la FTBA] La radiographie détails voisins et de teinte de gris différerftatble contraste)

numeérique nécessite donc 'emploi d’'une grille anti-diffusiorgu’ils soient bien délimités sans flou ni dégradés.

[Cf.] et une dose d'exposition par pixel suffisante. La FTC modélise la réponse d'un systéeme de radiolo-
gie pour des signaux d’entrée périodiques carrés a différen-
tes fréquences. La courbe de FTi@. 8) représente le

FLUCTUATION QUANTIQUE

Le flux incident de rayons X qui aborde I'objet corres-
pond en général a quelques milliers de photons par pixe
Mais aprés modulation du faisceau X par la matiére, le flu
est réduit d’'un facteur 100 a 500 selon les régions anaton
gues et varie de quelques unités a quelques milliers.
I'entrée du détecteur le nombre N de photons qui arrivel
sur un pixel suit une loi de fluctuation statistique
poissonienne: VN qui correspond au bruit quantique
(synonyme : photoniquajtaché au pixel. Le rapport S/B de
I'image radiante est alors égaVBl. La correction du bruit TR T
de fluctuation quantique peut étre obtenue de troi Fréquence Spakale (plmm) —e
maniéres : a) par analyse et lissage mathématique M i i
b) par filtrage de I'hyper-fréquence liée au bruit; c) pa
élévation du flux incident, c’est-a-dire de la dose délivrée a
patient. Il est donc important que le détecteur ait un bo I s "

rendement quantigy€f.], c’est-a-dire un nombre d’événe- —
E‘- nnpon
g ‘ ‘J H ‘ —‘ ( THEHAHHE

ments secondaires créés par photon X absorbé qui s
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FLUOROGRAPHIE NUMERIQUE . [ T
(SYNONYME : AMPLIGRAPHIE NUMERIQUE) | ‘ B

Ce systeme assemble un amplificateur luminance 1
une caméra qui sont reliés par un dispositif optique de hat
précision. C'est le systéeme de numérisation le plus ancie
qui a permis l'essor de l'angiographie numérique avar
d’étre appliqué a la radiographie générale [2]. Ce systén
est actuellement le seul détecteur qui permette des acqui
tions statiques(mode fluorographiquejet dynamiques La FTC modélise la réponse d'un systéme de radiologie pour des
(AmOde quoro;comque)La Ca’?"era TV tend aujourd’hui a signaux d'entrée périocri)iques carrésy a différentes fré%ueFr)lces. La
étre remplacée par une caméra CICR] dont le champ de courbe de FTC représente le transfert, ou I'atténuation des contrastes
vue est bien adapté aux dimensions de I'écran secondaire(@® a différentes fréquences sur limage (pl/mm) par rapport aux
I'amplificateur. contrastes dans I'objet radiographié.

Chjet
1
i
1
1
i
—t—

|-
I§ig. 8. — Fonction de transfert de contraste (FTC).
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transfert ou I'atténuation des contrastes pourcentagea O’ RX ‘O’
différentes fréquences sur I'imagen pl/mm)par rapport

aux contrastes dans l'objet radiographié. La grandeur e

mesurée grace a l'utilisation de mires de définifioh].

Le détecteur idéal est celui ou le transfert de contras
serait de 100 % quel que soit le nombre de pl/mm lues ; Obiet
fonction serait alors représentée par une ligne paralléle
I'axe des abscisses. En pratique, plus I'objet est (etin-
bre de pl/mm élevéplus le contraste diminue, jusqu’'a ce
que, pour une dimension donnée, le contraste transféré s
nul et la perception de cette dimension ne soit plus possit
(fréquentes coupures).

La FTC est donc une fonction décroissante, proche de
(transfert de contraste de 100 %)ur des fréquences spatia- Film
les tres faibles, et qui tend vers O pour des fréquences spa
les élevées. En définitive, cette courbe définit la pert
enregistrée par un systéme numeérique dans la transmissior
contraste en fonction de la fréquence spatiale et décrit I'ap
tude du capteur a restituer des détails fins. La résolution s
tiale limite correspond & un point de la courbe FTC choisi eContraste.
général pour un transfert de contraste de 10 a 15 %. Transféré \ N\ COUrbe FTC

La courbe de FTC est similaire a la courbe F[O¥]
mais pas identique, en particulier la courbe de FTM est tol
jours inférieure a la courbe de FTC.

pl/ mm

FONCTION DE TRANSFERT
DE MODULATION (FTM) Fig. 9. — Fonction de transfert de modulation (FTM).

La fréquence spatiale d'un détail d'objet est liée a sa dimension qu’on

La ETM délise la ré o te dii . mesure en pl/mm. Aux petits détails correspondent des fréquences spa-
a modelise la reponse d'un systeme dimageriggies glevées. Au cours du processus d’acquisition radiographique le

pour des signaux d’entrée sinusoidguar opposition a des  transfert des gros détails est élevé, mais le transfert décroit pour des
signaux carrés pour la FT{Cf.]). Le terme de modulation petits détails de méme contraste initial.

est emprunté au langage des radio-électriciens pour lesquels

il représente la variation de l'intensité ou de la fréquence des

ondes qui portent l'information du son. Dans le cas dEREQUENCE DE RAFRAICHISSEMENT

'image, la grandeur fnombre de paires de lignes$t assi- D'UN ECRAN

milée a une fréquence, non par rapport au temps, mais par

rapport a la distance, donc par unité de long{enr ou
mm) C’est la fréquence spatiale qu’on peut assimiler a Ups
phénomeéne sinusoidal dont on ne retient que la composa

positive(fig. 9). d’éviter les vacillements de lumiére, le luminophore doit

La courbe de FTM représente le transfert ou Iattenuaétre excité en permanence ce qui implique que le faisceau

tion des fréqugnces spatiale§ sur "".“age par rapport aux frgl'ectronique puisse balayer I'ensemble de I'écran un grand
guences spatiales sur l'objet radiographié ; elle indiqu

; ) fiombre de fois par seconde. Le mode de balayage entrelacé
comment le capteur restitue des détgpksr exemple : ceux P yad

de Ia trame osseusadinsi le spectre fréquentifTt] d'une correspond a une division de I'image en deux champs : I'un
. . P at C .. est formé de lignes paires, I'autre de lignes impaires. Aprés
image sera le produit du spectre fréquentiel de I'obje

mesuré et de la FTfig. 10) voir décrit le premier champ, le faisceau électronique

La courbe de FTM est similaire & la courbe de FT epart en haut de I'écran pour décrire le deuxieme champ

. identi ticulier | be de FTM est t Ui est ensuite entrelacé avec le précédent. Le balayage
mais pas identique, en particulier fa co,ur e de eStI0Whirelacé contribue a diminuer les effets de scintillement. La
jours inférieure a la courbe de FTC. C’est pour cette rais

équence de rafraichissement, ou fréquence de trame, dési-

que It? rlé'sl'olvllmir?n' spatialgz I[mi'lce correspond ? undpoint de ge le nombre de fois par seconde ou le systeme actualise
courbe choisi en général pour un transfert de contras | <4 2 o
. . . ge. Cette fréquence exprimée en Het est
0 0 0 0
de 5% a 10 %au lieu de 10 % a 15 % pour la FTQ)a ﬁ\rujourd’hui supérieure a 75 hz.

courbe de FTM peut étre mesurée directement a par
d’acquisition sur des fantdmes spécifiques, ou calculée a
partir de la FTC. . .

Les traitements numériques appliqués a I'image num :I_RHEEQOUREENN(IZIESDEECHANTILLONNAGE
riqgue permettent d’élever artificiellement la résolution spa )
tiale définie a partir de la FTM. La FTM n’est donc plus un
critere suffisant pour évaluer la qualité de I'image numéri- La fréquence d’échantillonnage détermine dans la
gue [6] d’autant que les traitements d'image peuvent élevéonction de CAN[Cf.] la décomposition de I'image en
le bruit d'image[Cf.]. pixels, c’'est-a-dire le nombre de points par unité de surface

La lumiére produite en un point par le luminophore de
cran d'un tube cathodique sous I'effet du faisceau élec-
8nique n'est émise que pendant une courte durée. Afin
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1 z 2 4 5
Ip/mm

FTM du systeme d'imagerie

Ip/mm

spectre fréquentiel de la radiographie

ERPI
lp/mm

spectre fréquentiel de I'objet radiographié

Fig. 10. — Spectre fréquentiel d'une image.
Ce spectre a été calculé a partir du spectre initial de I'objet et de la FTM du systeme d’imagerie.

qgue le systéme convertit en valeurs numériques. Chagledétecteur numérique. Du fait de sa constitution en lames
point fournit une valeur d’échantillonnage liée a I'amplitudeparalléles de plomb, la grille d’anti-diffusion est susceptible
du signal électrique en ce point. Cette valeur détermine fde provoquer des artefacts par interaction avec les rangées
niveau de gris du pixel par rapport a I'échelle utiliste 2 de pixels qui constituent I'image numeérique. Des phénome-

Tant que la fréquence d’échantillonnage est égale dies d'aliasing peuvent se produire sous forme d’artéfacts en
supérieure au double de la plus haute fréquence dans<&elours cotelé »; les artefacts peuvent aussi revétir un
spectre du signalCf.], le signal peut étre valablement @Spect moins évident qui contribue pourtant a dégrader
reconstruit. Dés que la fréquence d’échantillonnage est infélmage de fagon substantielle. L'intégration de la grille
rieure & cette valeur on observe I'apparition d'erreurs ddanti-diffusion dans un systéme d'acquisition numérique
repliement (aliasing) dues a l'ajout aux fréquences réellSt donc importante a prévoir.
contenues dans I'objet de fréquences plus bdfiged1)

La fréquence de Nyquist est la résolution maximale
théorique d’'un systéme, qu’on exprime en pl/mm. Elle edi|STOGRAMME (D'IMAGE)
donnée par la formule

Graphique représentant le nombre de pixels d'une
1 image d'un niveau de gris n dans I'échelfé 2’histo-

gramme fournit plusieurs précisions : le nombre total de
pixels composant I'image, la moyenne, I'écart-type et la
médiane.

F: ’
2%xp

dans laquelle p représente l'intervalle de megdechan-

tillonnage) c'est-a-dire le paitch) dans le plan du détec-

teur de deux éléments sensibleg ;est donc lieé a la | \MAGE RADIANTE
dimension du pixel. Par exemple, pour un pixel denthy2

200um) la fréquence de Nyquist est égale a 2,5 pl/mm. _ . . . - R
(2004m) d ya g P L'image radiante est I'image virtuelle qui émerge a la

sortie d'un objet lorsque celui-ci est soumis a un flux inci-
dent de rayons X. Elle est composée, en proportion variable,
d'une certaine quantité de rayonnement difff(GE] et de
rayons primaires transmis.

L’importance du rayonnement diffusé [7] nécessite Le nombre de photons primaires transmis varie d'un
I'adjonction d'une grille de rapport suffisant entre I'objet etpoint & I'autre de I'image radianffg. 12) Ce relief d'image

GRILLE D’ANTI-DIFFUSION
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Fig. 11. — Fréquence d’échantillonnage.

Trois exemples figurent sur ce schéma :

— sur la ligne supérieure la fréquence d’échantillonnage utilisée est supérieure au double de la fréquence spatiale pphrtsigaad a un
détail de I'objet. La reconstruction du signal sera fidele ;

— sur la ligne intermédiaire la fréquence d’échantillonnage est exactement égale au double de cette valeur. La reconstigitiore she
suffisante ;

— sur la ligne inférieure, la fréquence d’échantillonnage est nettement inférieure au double de la fréquence spatiale jatdarssbois-
échantillonnage aboutit a une représentation inadéquate du détail ¢kger de repliement ou aliasing).

1 2 3 aux kvVp. Il est donc indispensable de filtrer ce rayonnement
e e’ parasite par une grilicf.] avant gu'il n'atteigne le détecteur.
—————— em————
S ——————— —————-
e — E——————
ﬁ * . N
T e —— — INTEGRATION D'UN SYSTEME D’'INFORMATION
O ————
—————
- C’est la standardisation des formé#ucture de don-
nées)permettant d’accéder en ligne a toutes les informations
Fig. 12. — Image radiante relatives a un patient a partir de I'écran d'une station de dia-

Le tube & rayons X (T) émet un faisceau X inciddjtcomposé de gnostic ou de travail, en utilisant simplement des liens entre
pinceaux élémentaires dont la propagation se fait en ligne droiteles différentes bases de donngefs]. Deux types d'intégra-
I'énergie e, c'est-a-dire le nombre de photons, portés par chaque pifion peuvent étre recherchés : l'intégration horizontale et
ceau est & peu pres identique. A la sortie de Tof@ktle faisceau  |jntagration verticale. L'intégration horizontale permet un
émergent est composé de photons diffséa représentést de pho- O p p . , . a

tons transmis. Le faisceau transif8$a subi globalement une atténua- acces a toutes Ieg données électroniques d'un patlent_ il est
tion dont la valeur en un point est liée au contraste ¢lgeé ici par ~ Par exemple possible d’accéder sur I'écran d’'une station de
des lignes d'isodensité) énergie e’ est donc devenue différente d'un travail a l'antériorité du patient, a son ECG, aux résultats de
pinceau a l'autre, ce qui crée un relief énergetique. Ce relief virtuglendoscopie pratiquée la veille et & la radiographie thoraci-
d'image radiante doit &tre capté par un déted@ipour devenir per- g6 nratiquée le matin méme. L'intégration verticale permet

ceptible a I'observateur. . . .
P de relier entre elle plusieurs structures de soins.

radiante traduit les variations d’atténuation du flux X incident

liées elles-mémes aux variations de contraste d'objet. Pour LECTURE ASSISTEE PAR ORDINATEUR

contraste d'objet identique, le relief d'image radiante varie en

fonction des kVflongueur d’'onde équivalente du faisceau) Cette voie, ouverte par I'acquisition numérique, est

L'image radiante n'est perceptible qu'apres capture par ugertainement la plus difficile & mettre en ceuvre mais aussi

détecteur capable d’enregistrer ces différents niveaux d'énee plus fascinante car elle est la seule qui puisse rendre une

gie, c'est-a-dire les variations du nombre de photons X d'utechnique d’'imagerie indépendante des variations intra et

point a l'autre de I'image. inter-observateurs. Chacun se souvient d’'un nodule pul-
Il ne faut pas oublier que le relief d'image radiante est formonaire présent sur une radiographie thoracique antérieure

tement dégradé par la production concomitante de rayonmaais qu'il n'avait pas vu ou d’'un nodule présent sur une

ment diffusé dont I'importance est liée a la nature de I'objet ehammographie et qu'il n'avait pas détecté alors qu’'un
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deuxiéme observateur pouvait détecter ce nodule dans MATRICE (SYNONYME : GRILLE)

méme temps ! La lecture assistée suppose que le systéme

fasse une analyse direct_e de I’image numérique dans le but L'image numérique est décomposée en un nombre

de détecter des anomalies specifiques et de mesurer C@4riable de pixel§Cf.]. Ces pixels sont distribués dans un

tains parameétres. Des études sont en cours sur les appliggsleau basé sur les propriétés mathématiques de matrice,

tions en radiographie thoracique [8] et mammographiqudans lequel chaque pixel représente une partie trés petite de

[9]. La soustraction temporelle qui permet d’identifier ded’information image. En fonction de la forme du champ

détails qui n’étaient pas présents sur une image pratiquéeage(carré ou rectangleline matrice peut étre symétrique

antérieurement est aussi une des voies d’avenir de la ldgar ex: 3 00& 3000) ou asymétriqgue(par ex:

ture assistée. 2 000x2 500) Une matrice 1 008 1 000(1K?) signifie
quelle est composée de 1 000 rangédsrizontales)
constituant 1 000 colonnégerticales)et que chaque rangée

LINEARITE (DU DETECTEUR) ou chaque colorme‘porte 1 OQO Qixels. _ ]

La valeur discréte attribuée a chaque pixel est caracté-

o , ristique de la totalité de linformation qu’il contient. Une
Ce terme décrit, dans la fonction de contraste, la partigyjer fournit l'adresse du pixel sur la grille image ; une

rectiligne de la courbe dans laquelle une variation d’exposjytre valeur est liée a son codage dans I'échelle de gris
tion entraine sur le détecteur une variation proportionnellgef.]. Une matrice 3Ksur 12 bits signifie qu'elle permet la
de densité optiquénoircissement)Dans le systeme écran- décomposition de I'image en 9 millions de pixels et que
film, cette zone d'exposition utile est breve car elle esthaque pixel peut étre codé sur 4 000 niveaux de gris diffé-
comprise entre la zone des sous-expositions a gauche erdats. En définitive, et a condition d'étre rapportées a la
zone des sur-expositions a droffig. 6); c’est cette brie- dimension du champ image, les caractéristiques de la
veté relative qui limite 'amplitude d’exposition du systémematrice permettent une premiére évaluation des performan-
écran-film par rapport a la dynamique d'ob[éf]. La ces du détecteur en contraste et résolution spatiale. A
linéarité est beaucoup plus élevée dans les systémes nurigoension égale, un détecteur“ar 12 bits présente une
riques[Cf.], ce qui permet de choisir une fonction de conJesolution supérieure a celle d'un detec,te_u? di 8 bits.
traste mieux adaptée a I'objdig. 4). Dans un systéme entierement numérique, on doit distin-
guer la matrice d’acquisition d'image et la matrice de visua-
lisation (sur film d’édition ou sur écran).es films d’'édition
numérigue ont en général une matrice trés élevée, supérieure
a celle de la matrice d'acquisition. Dans ce cas on adapte la
dimension du pixel en utilisant un algorithme d’interpolation
Caractere propre a de nombreuses substances d'émefieg splines cubiques qui aboutit & la dilatation des pixels de
de la lumiére sous I'effet d’'une excitation. Le phénomene die. matrice d’acquisition par rapport au nombre de points
luminescence est utilisé en radiologie pour convertir led'impression laser disponibles sur la surface du film ; un pixel
photons X de I'image radiante en photons lumineux qu'ode la matrice d’acquisition correspond a N points de la
peut ensuite rendre visibles par divers procéidsression matrice d’édition ot N varie selon la surface du film utilisée.
d’un film au BrAg ; caméra TV / CCD ; photodiodées L'échelle de quantification est gt_érée par une table de
substances fluorescentes doivent avoir un numéro atomig@@ntraste (look-up table) qui est l'intermediaire actif entre
élevé : tungstate de calciui@aWaq) ; oxysulfure de Gado- I'échelle d'acquisition et I'echelle d edljclon. _
linium (Gd,0, S : Th); iodure de cessiutCsl). Les matrices Qe V.ISLIa|IS?.FIOI.’I sur eqrapeuyent attein- .
Les caractéristiques [2] d’'un détecteur Iuminescenﬁire’ pour deg applications militaires ou '”d“StT'e”es' une Atres
sont nombreuses : a) pouvoir d'arrét des photons xhaute résolution de 4 0605 000 sur 14 ou 16 bits. Leur codt

b) rendement quantiqUEr], lié au nombre d'événements ttés élevé n'est pas encore adapté aux applications médicales
. 9 quet), . L - courantes. Les écrans haute résolution de @800 sur
secondaires crées par photon X absorbé ; c) indice optiq

. o _ , S bits ont un codt élevé qui limite leur emploi en diagnostic.
dont dépend la quantité de photons lumineux émergents @lbaycoup d'écrans ont aujourd’hui une forme rectangulaire et

détecteur ; d) granulométrie élémentaire, liee directementgichent les images avec une résolution de 12DF00 sur
la_résolution spatiale, mais inversement proportionnelle agl 3 12 bits. Dans le cas oul les images ont été acquises avec
rendement quantique ; e) diffusion des photons lumineux quhe matrice supérieure a celle de la visualisation sur écran, il
influe aussi sur la résolution spatiale ; f) spectre d’émissiosst possible d’examiner ces images en pleine résolution par
lumineuse a adapter a chaque photo-capteur ; g) constadtes fonctions de zoom électronique.
de tempgrémanencejjui rend le capteur plus ou moins apte
a la détection dynamique.
L'iodure de cessiuniCsl) est aujourd’hui la substance MIRES DE DEFINITION
la plus employée : a) pour les écrans d’entrée de I'ampli-
ficateur ; b) pour la couche de détection des systémes DR ce sont de petites plaguettes transparentes en plexiglas
a détection indirectfCf.]. dans lesquelles ont été noyés ou gravés de petits détails opa-
Le Csl peut étre structuré en columelles ce qui rédugjues en plomb. Par convention ces détails ont la forme de
les phénomenes de diffusion et permet d’augmenter I'épailignes(radio-opaquesye largeur décroissante, séparées par
seur de la couche fluorescente au profit d'un rendemedes intervallegradio-transparentspe largeur égales a cel-
quantiquelCf.] plus élevé. les des lignegfig. 13)

LUMINESCENCE (SYNONYME : FLUORESCENCE)
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graphie)est le résultat abstrait d’'une construction mathéma-
tique figurée par une succession de nombres. Elle est
constituée d’'une mosaique de surfaces élémentaires dénom-
mées pixel§Cf.] ; chaque pixel correspond & une petite sur-
face de limage radiante et le nombre qu'il porte est
représentatif du flux de photons X ayant traversé cette sur-
face élémentaire au cours de I'acquisit{fig. 2). L'image
numérique n’est donc pas conforme a la vision de I'obser-
vateur et elle ne le deviendra qu'aprés sa conversion en
image analogique, soit sur film numérique d’impression,
soit sur un écran d’'observation cathodique.

NUMERISEUR DE FILMS RADIOGRAPHIQUES

Cet appareil permet de numériser un film radiographi-
gue acquis avec un systéme écran-film, ce qui limite la dif-
fusion de cette technique en pratique courante. Tous les
numeériseurs sont fondés sur un principe identique :
a) illumination du film radiographique par une source lumi-
neuse ; b) photodétection et conversion en signal élec-
trique ; c¢) conversion numérique de ce signal électrique
dans un CANCf.]. La numérisation par caméra TV ou
CCD est un procédé rapide et peu colteux mais dont les per-
formances sont limitées. La numérisation par micro-densi-
tométrie utilise un faisceau laser de basse énergie et de haute
intensité, étroitement collimaté ; ce procédé est colteux
mais offre une résolution spatiale et une dynamique élevées.

La numérisation de films est souvent utile dans les pro-
tocoles de télémédecine. Elle est indispensable lorsqu’on
veut intégrer des images conventionnelles dans un systéme
d’archivage et de communication numériques. La numérisa-
tion de film est aussi un excellent outil de recherche et
d’enseignement.

Fig. 13. — Mire de définition.
Les détails visibles sont des fils de plomb (noirs) noyés dans une pla-

quette de plastique transparent (blanc). Les chiffres en colonne a droNg(UMERISATION (PRINCIPES DE)
donnent la fréquence spatiale en paires de lignes (pl) égales, noires et

blanches, par mm. Les deux bandeaux (noir et blanc) du haut de la

figure sont larges chacun de 10 mm ; ils forment une paire dont la fré-  La numérisation d’images repose sur a) sa décompo-

quence indiquée est de 0,05 pl/mm. sition en pixelgpoints élémentaires) b) la distribution des
pixels dans un tableau basé sur les propriétés mathématiques

. I ' .. de matrice ; c) I'attribution a chaque pixel d'une valeur dis-
La zone de la mire constituée de fils de 1 mm d’épais: ) quep

: it d : di hi de 5 pai rete caractéristiqgue de l'information qu’il porte ; d) des
Seur fournit donc une image radiographique de > paires (g?océdures de calcul et de reconstruction élaborées a partir
lignes blanchegatténuation par les filsgt noires(absence

J = . . L d’'algorithmes mathématiques spécifiques du type d'image
dattenuat[on entre deu>§ f||59ar centimetrés plicm) Lors- considéré. Une fois créée, I'image numérique nécessite
que les fils ont une épaisseur de 0,5 mm, 0,25 mm

. A . étre convertie en image analogique pour étre perceptible
0,10 mm, leur image fournit respectivement 10 pl/cm, 20 p g glque p P P

; . A . ! ar I'observateur.
cm et 50 pl/cm ; I'expression peut étre aussi donnée par mm

(1 pl/mm, 2 pl/mm et 5 pl/mm).

Une mire composée de fils de largeur décroissante off
donc, sur une méme image, un spectre spatial continu. La gr
deur f(nombre de paires de lignesyt assimilée a une fré-
guence, non par rapport au temps mais par rapport a la distance, Diode a semi-conducteur sur lequel un rayonnement
donc par unité de longue(@m ou mm)On utilise indifférem- lumineux incident détermine une variation de courant
ment les termes paires de lignes ou cycles par unité de longuetiectrique.

HHOTODIODE

NUMERIQUE (IMAGE) PIXEL (PICTURE X ELEMENT)

C’est une image dans laquelle la représentation de la La numérisation de I'image repose sur sa décomposi-
grandeur observéglensité optique dans le cas de la radio-tion en points élémentaires dénommés pixéts 2); ces
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pixels sont distribués dans un tableau basé sur les propriét6,05 mm(50 um) ; le bruit doit étre corrigé par une éléva-
mathématiques de matrid€f.]. Chaque pixel porte une tion de la dose.

valeur discréte caractéristique de la totalité de I'information

gu’il contient. Cette valeur, liée au profil d'atténuation de

I'objet dans la direction du pixel, code le niveau de gris dpROFIL DE RESOLUTION

pixel par rapport a une échell® Cf.]. La dimension du

pixel détermine dans une large mesure la résolution , L . . : . .
d'image. La dimension du pixel est liée a la taille de la C'est la variation de résolution spatiale qui se produit

matrice[Cf.] et, pour une taille donnée, a la dimension dua,travers le chgmp d’gbservatlon dL.‘ detgcteur: UF‘ bqn
champ imagdCt.]. détecteur numérique présente un profil de résolution identi-

L'utilisation de pixels de trés petite dimension estdye en tous points du champ d'observation.
apparemment souhaitable mais se heurte en réalité a plu-
sieurs obstacles : a) la fluctuation quantique ; b) le volume
des données informatiques ; c) Valeur du flou dans PROFONDEUR (DE PIXEL)
'image radiante. La fluctuation quantique est source de bruit
d’image[Cf.] et le bruit limite la résolution en contraste ; or Ce terme d’'usage courant indique I'étendu de I'échelle
la fluctuation, liée &N, s'éléve a mesure que la dimensionde gris[Cf.] dans laquelle on code la valeur de chaque pixel
du pixel diminue, sauf a augmenter le flux X incident, c’est §iée au flux X de I''mage radiante en ce pafig. 2).
dire la dosele volume des données informatiqueguadru-
ple chaque fois que la dimension du pixel est divisée par 2 ;
des données informatiques trop importantes génent IeEﬁUALITE D'IMAGE NUMERIQUE
exploitation (traitement, transfert et communicatiorl) ne
sert enfin a rien de diminuer la dimension du pixel lorsqu’elle

est devenue significativement plus petite que celitodude La qualit¢ d'une image numérique [6] est lice a
limage radiante car on ne constate alors aucune amélioraPlusieurs facteurs : a) qualit¢ de lmage radiaf@] ;
tion de perception des détails les plus fins. b) absence de rayonnement diff§€&] ; c) les nombreu-

Voici a titre d’exemples les caractéristiques de deuR®S caractéristiques du détecteur : dynamigGéig, matrice
systémes DR et CR actuellement proposés sur le marchéimage[Cf.], rapport S/HCf.], sensibilitfCf.], détectabilité

« systtme DR TRIXEL : champ image 4313 cm; de contrast¢Cf]. o o
matrice image 3 008 3 000(9 millions de pixels) dimen- Du fait des traitements appliqués a l'image numerique,
sion du pixel 0,143 mm(143um); dynamique 14 bits la résolution spatialépl/mm) et la résolution en contraste,
(> 4 000 niveaux de gris)résolution spatiale 3,5 pl/mm a liés entre eux par la FTM, ne sont plus des critéres suffisants
10 % FTM[CHF.]. pour évaluer la qualité d’'une image numeérique.

. Systéme CR GEVAERT(ADC Compact) Champ On utilise anOUl‘d’hUi |’EQ|:ICf] car on a démontré
image 35x 43 cm ; matrice image 2 0602 500(standard) que I'on pouvait rassembler dans cette mesure les effets
ou 3 000x 3 700 (HR) ; dimension du pixel 0,1 mrtHR) combinés de la FTM, du bruit de lecture, de I'absorption des

ou 0,180(standard); résolution spatiale maximum 5 pl/mm. rayons X et de l'aliasing. L’'EQD rend compte de l'efficacite
avec laquelle un détecteur utilise la dose disponible en fonc-

tion de la fréquence spatiale ; elle permet de comparer les
POUVOIR DE RESOLUTION différents systémes de détection. Dans une perspective
d’économie de dose, 'EQD est le critere de choix pour
caractériser un détecteur radiologique.
. D’un point de vue clinique, les études d’observation
fEstent les méthodes les plus concluantes. Il n’y pas actuel-
lement de mesure physique qui soit parfaitement corrélée
%vec le niveau de I'observation percue.

C’est la dimension du plus petit détail discerngele
pl/mm)avec un contraste de 15 a 10 %. La mesure est fa
a l'aide de mires de définitidicf.] dans des conditions par-
ticulierement favorables, c’est a dire en I'absence de rayo
nement diffusgCf.], avec un foyer fin et avec une dose
relativement élevée.

Ces conditions expérimentales sont trés éloignées éj? -
celles de la pratique clinique. Le pouvoir de résolution n'e tADlOGRAPHIE NUMERIQUE (PHILOSOPHIE DE)
donc pas en lui méme une bonne représentation de la dimen-
sion du plus petit objet que peut détecter un systéme La radiographie numérique est une projection 2D d'une
numérique ; il n’est pas non plus un critére significatif dezone d'acquisition 3D dont les caractéristiques varient plus
gualité d’image. On préfére aujourd’hui la courbe d’effica-ou moins en fonction du temps. Cette image projective est
cité quantique de détection EQOf.] qui évalue les effets une équation a plusieurs termes : a) |'étendue du champ
combinés d'un systeme numérique sur le bruit et lgu'on explore; b) la densité atomique des structures qui le
contraste. composent ; c) le temps mis pour I'acquérir.

Le pouvoir de résolution est d’actualité en mammogra-  De ces trois termes découlent trois critéres fondamen-
phie numérigue. On convient aujourd’hui qu’il n'est pastaux de qualité d'image : a) la résolution spatiale, c'est a
nécessaire de rechercher systématiquement en numérigliee le plus petit détail visible ; b) la résolution en densité,
les hauts niveaux de résolution des systemes écran-film eiest a dire la plus petite variation de densité perceptible
raison du bruit quantiqug_f.]. Le bruit s’éleve lorsque la (contraste); c) la résolution temporelle, c’est a dire le
dimension du pixel passe par exemple de 0,1(&00Bum) temps d’acquisition qui doit étre le plus bref possible, mais
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aussi la fréquence d’'acquisitignombre d’acquisitions par Dans les conditions habituellégrille 12 : 1) la pro-

unité de temps). portion de diffusé reste donc importante dans les régions
Numériser, c'est en définitive mettre cette équation efétro-cardiaque et rétro-diaphragmatique. Ce diffusé contri-

chiffres, ce qui rend possible une infinité de représentatior®/e a atténuer les différences de contraste entre le poumon

grace au programme de l'ordinateur. Un nouveau dialogu@d le médiastin ; en réduisant la dynamique de I'image le dif-

s'établit avec I'image, dans son propre vocabulaire numérfusé facilite sa lecture mais au prix d’une baisse de résolu-

que. La numérisation permet une étude quantifiée et objetion spatiale.

tive du contenu d’'une image qui peut aider I'observateur

dont la perception psycho-visuelle est a la fois limitée et

soumise a d'importantes variations individuelles. Le fichieREHAUSSEMENT DE CONTRASTE LOCAL

numeérique peut étre sauvegardé a court t€atoekage) a (AI\IA\AUPLJ ::Slgﬁ.llt%:\'l\AAl\GAESﬁ‘gAN)TRAST

moyen ou plus long terméarchivage) ce qui permet
d’exploiter les données numériques en temps différé sur des N L, ) )
stations de traitement et de visualisation et de les transférer Un détail d'image est caractérisé par ses dimensions

a distance des sites d'acquisition pour les communiqu%’gS rzm)eﬁ: SdO;ninll’?rl’llt;d: q(lljl)?]?rrarlierzr?r?griaasﬁavfelirg;idigoéz
(Télémédecine). ge. q

masque flou[Cf.] ou les modifications du contraste local
sont liées aux fréquences spatiales, le rehaussement de
contraste local est fondé sur 'amplitude du détail. Ce traite-
ment est indépendant de la fréquence spatiale ; on décrit
trois étapes :

Par analogie avec une chaine musicale ou les bruits liés « décompositiorde I'image originale en 12 images cor-
a I'émission et a la transmission génent l'audition, on décritespondant chacune a des échelles de détail différdintes
des signaux parasites qui contribuent a dégrader la percefétail ; détail moyen ; gros détail ; fond)a matrice image
tion du signal visuel. Le niveau de performance d'un déteaorigine est décomposée en 12 images avec des dimensions
teur est en partie lié au niveau de bruit qui entache la mesuife pixel croissantes, chaque matrice correspondant toujours
du signal, notamment pour de faibles doses d’exposition la moitié de la précédert@est ainsi qu’une matrice 2K
(fig. 3). Ce bruit d'image a plusieurs sources : a) le bruigomprend 4 millions de pixels et que la matricé H
de fluctuation quantiqudCf] se produit a I'entrée du comprend 4 fois moins, et ainsi de suite niveau de gris

détecteur ; b) des bruits divers de détecteurs, d’électroniqﬁ@ chaque pixel est la moyenne des 4 pixels de I'image sus-

ou d'optique s'ajoutent a la sortie du détecteur. Le bruit edfCeNte.

généralement porté par les fréquences spatiales élevées ce * @mPplification : chacune des 12 images est soumise a

qui n'est pas sans conséquence sur les résultats de cert%ﬂg _am\plifi.cation non linéaire qui accentue Ie_contraste des
traitements spatiaux d'images étails a faible amplitude et atténue au contraire le contraste

.des détails a forte amplitude. L’accentuation et I'atténuation

Le bruit est un facteur limitant majeur de la détectabir - o
locales de contraste peuvent étre choisies.

lité [Cf.] d'un objet; le bruit diminue dés que la dose aug- " recomposition : les différentes images sont recalcu-

mente.. . e;t donc |nd|_spensabl_e qu'en nhumerique le NIVeqdas selon ces nouvelles valeurs d’amplitude et sont ensuite

de bruit soit le plus faible possible, pour un niveau de dostf'clditionnées en une seule image ou la perceptibilité des

acceptable, lorsqu'on veut observer des details de petifgormations de bas contraste est améliorée, indépendam-

dimension et de faible contraste. ment de la dimension, sans encourir les risques du masque
flou [CF.].

RAPPORT SIGNAL / BRUIT (RAPPORT S/B)

RAYONNEMENT DIFFUSE

RENDEMENT QUANTIQUE
Tout objet se comporte comme une source importante
de rayonnement diffusé dont le role est néfaste sur la réso- | e rendement quantique d’un détecteur traduit le nom-
lution de l'mage radiantfCf.]. Si on prend comme exem- pre d'événements secondaires créés par I'absorption d'un
ple le thorax, les expériences Necklason [7] ont permis  photon (quantum)X. La probabilité d'interaction d’un
de mesurer le rapport entre la quantité de photons diffusgfoton X avec un détecteur dépend de son niveau d’énergie
et la quantité de photons primaires qui atteignent le capte(longueur d’onde)nais également de la nature et de I'épais-

en fonction de la technique employgableau I1) seur de la couche de détection.
Tableau II.
Plage pulmonaire Médiastin Zone rétro-cardiaque
Sans grille 1,2 10,1 4,3
Grille 12: 1 0,9 1,58 0,68

Grille croisée 10: 1 -10: 1 0,06 0,51 0,22
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RESOLUTION EN CONTRASTE (SYNONYME : cristalline contribue a réduire les phénomenes de diffusion
RESOLUTION EN DENSITE) de lumiére au sein de la couche de CSI, ce qui évite la
dégradation de la résolution spatiale et permet aussi une

Ce terme exprime la plus petite variation de contrast@e€illeure efficacité quantique.
portée par I'image radian@iée & un détail de I'objet pré- L'oxysulfure de Gadoliniun{Gd,0,S) est un scintilla-
sentant une faible atténuationlie peut restituer le détec- teur inorganique que l'on trouve sous forme de grains de
teur numérique. Elle s’exprime en %. Le rayonnemen@iuelques microns meélangés avec un liant organique. Il est
diffusé [Cf.] présent dans I'image radiante contribue &n général dopgEu, Tr, Ce et F)Le GdO,S posseéde une
dégrader la résolution en contraste. On estime aujourd’hfipnne stabilité, une bonne absorption, et un fort rendement
que la résolution en contraste d'un systéme numériqugantique.
prime sur sa résolution spatiale. Le contraste d’'une image
numérique dépend d’abord de la sensibilité du sysf&iie )
d’acquisition numérique, mais il est aussi lié a I'échelle dSENSIBILITE
gris [Cf.] qui détermine la dynamique d'imaffef.], et aux
fonctions de traitement en contrag@f.] appliquées aux C'est la plus petite variation d’absorption des rayons X
données numériques. Lorsqu'on utilise un petit nombre dgy'on parvient & mesurer. Le détecteur numérique doit avoir
niveau de gris, on constate de fortes différences de contragige sensibilité élevée.
entre deux niveaux adjacents, ce qui produit des effets arti-
ficiels de contour dans I'image.

SPECTRE SPATIAL (SYNONYME : FREQUENTIEL)

RESOLUTION SPATIALE Le spectre spatial d’'une image est une représentation

des différentes fréquences contenues dans lin{@je
La résolution spatiale représente la taille du plus petiTm] . Plus le spectre contient des hautes fréquences, plus
detail d'image décelable. Elle se mesure en général ¢fmage contiendra des détails fins. Le bruit dimage est
dimension du pixe[Cf.], exprimée en mm, ou en nombre gyssi porté par les hautes fréquences.
de paires de lignes par mipl/mm) Une résolution élevée
correspond a une dimension de pixel faible et a un nombre
élevé de pl/mm. Les anglo-saxons expriment aussi la résgysTEME D'INFORMATION IMAGE
lution en DPI (Dot Per Inch) en sachant qu'un (IMAGE MANAGEMENT AND COMMUNICATING
inch = 25,4 mn{Cf.]. SYSTEM - IMACS ; PICTURE ARCHIVING AND
La résolution d’un film radiographiqusystéme écran- COMMUNICATING SYSTEM - PACS)
film conventionneldépasse 5 pl/mrpixel de 0,10 mmét
atteint 20 pl/mm pour les films de mammographie. La réso- | ’apandon progressif des systémes d’acquisition sur
lution d’'une image numérique dépend du systeme utilisgim radiographiqudCf.] au profit des capteurs numériques
mais reste en général inférieure a celle du filngt |e déploiement de systémes d’acquisition entiérement
radiographique : 4 pl/mm au centre de I'amplificateur dgyymériques(TDM et IRM) ont conduit & développer des
luminance ; 3 a 5 pl/mm pour les systemes @Rel de  rgseaux d'information image entiérement numériques [1].
0,15a0,10 mm)2,5 a 5 pl/mm pour les systemes ikel | ¢ développement d’'un résefig. 14) se fait pas a pas, en
de 0,20 & 0,10 mmMais on sait que la résolution spatialep|ysjeurs étapes : a) créer les couches physiques et logi-
n'est pas tout dans un systéme d'acquisition numeérique dgiies du réseau ; la couche physique sert a transmettre les
nécessite davantage une résolution élevée en contraste.di@& d'information a travers le réseau et concerne aussi les
résolution spatiale est souvent exprimée en fonction dgrotocoles de bas niveau de transmission des données ; la
contrastgFTC et FTM)[Cf.]. couche logique représente le matériel actif de routage des
paquets IP ; b) connecter les sources d’'images numériques
au standard DICOM 3.[Cf.] ; ¢) installer un systéme
SCINTILLATEUR d'impression sur papier ou sur filthard copy)qui peut étre
ensuite relayé entierement ou partiellement par des écrans de
Systéme capable de détecfsynonyme : capterjles visualisation(soft copy) d) installer un systéme d'archi-
particules énergétiquéphotons X ou électrong)race aux vage des images a structure hiérarchisée, avec un manager /
évenements physigugscintillations) qu’elles produisent serveur d’archivage ; ce systéeme d’'archivage, a base de don-
sur un écran luminescent. Il existe deux grandes familles d&es orientées objet, doit étre intéfté] avec les autres
scintillateurs : les écrans luminescents et les cristaux scihases de données du systéme d'information hospitalier con-
tillateurs. Le choix du scintillateur dépend des applicationsernant le patienfidentifiant patient ; données médicales)
recherchéeftype de radiation ; vitesse requise ; résolution e) connecter le systtme de transmission en vue des
spatiale). applications de télémédecine ; connecter les stations de
L’iodure de cessiunfCsl) est utilisé sous forme cris- visualisation sur écrafCf.] en différenciant, pour des rai-
talline en aiguilles allongédstructure a columellesdbte- sons économiques et pratiques, les stations de diagnostic
nues en évaporant le Csl sous vide. Cette structuradiologique et les stations d’'affichage clinique.
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MODALITES IMPRESSION (tout support)
D'ACQUISITION
NUMERIQUE

Y

ARCHIVE-MANAGER
«—— SIR/SIH

NUMERISEUR )
DE FILMS 0 PRECHARGEMENT (fichiers)
STOCKAGE ARCHIVAGE O INTEGRATION des CR
O DISTRIBUTION RESULTATS
> @ +—>
STATIONS (n) DE
VISUALISATION RESEAU ADMINISTRATION
CLINIOUE

DICOM 3.0

® ®
STATION TRANSMISSION
D'AFFICHAGE TELEMEDECINE
O DIAGNOSTIC
0 TRAITEMENT 3D

Fig. 14. — Systéme d'information image.

Les différentes étapes de constitution d'un réseau d’information image entierement numérique figurent sur ce schémaed phigebs et

logiques du réseau offrant un débit suffisant. 2) : Connexion des modalités d’acquisition qui sont au standard DICOMuOeslonedalités

ne sont pas encore numeériques il est possible d'utiliser un numériseur de film. 3) : Systeme d'impression sur film ou. r: @EyBEMe
d’archivage a structure hiérarchisée avec serveur d’archivage ; I'intégration du systeme d’'information radi@tR)quec le systeme d'infor-

mation hospitalier¢SIH) offre de nombreuses possibilités de développement. 5) : La connexion d’un systéme de transmission est une ouverture
vers les applications de télémédecine. 6) : Les stations d'affichage haute résolution rendent possible le diagnosticgasliolégrgr(soft

copie); I'avénement de I'hdpital sans film ne sera possible que s'il existe une diffusion en nombre s(fjisknistations de visualisation
cliniques de qualité suffisante.

SYSTEME CR qui emploient les CCIPCf.] et ceux qui emploient le sili-
(COMPUTED RADIOGRAPHICS SYSTEMS) cium amorphdCf.].

On entend sous ce terme les systémes utilisant les détec- . B}
teurs électro-luminescents a mémoire [10]. Le recueil des dorYSTEME DR A DETECTION DIRECTE
nées numériques se fait en deux temps distifficis16):
temps d'acquisition utilisant des cassettes contenant un  La couche de détection est composée d'un photoconduc-
écran de détection luminescent a mémdieenps de lecture  teur semi-conducteiicouche amorphe de sélénium ou de tel-
au cours duquel I'émission luminescente est stimulée soligure de cadmium)qui génére des charges électriques
laction d’'un rayonnement infrarouge ponctuel qui balaygpaires d'électrons trous$ous l'influence d’un champ élec-
I'écran de facon séquentielle en moins d’'une minute. Cetteique haute-tensioiffig. 16) et (fig. 17) L'intensité de ces
émission lumineuse doit étre ensuite convertie en signal életharges en un point est liée a l'intensité de I'image radiante
trique par 'intermédiaire d’'un tube photo-multiplicateur, puisen ce point. Les champs électriques qu’on applique au photo-
numérisé par un CARCt.]. L’écran de détection est constitué conducteur permettent de canaliser les charges produites vers
par un support souple sur lequel est fixée une couche cristi- collecteur le plus proche, ce qui assure au systéme une
line de fluoro-halide de baryum activée a I'europiiin ++).  résolution spatiale optimale [12]. La couche de scrutation de
charge(matrice active)est composée d'un ensemble de tran-
sistors en couche mince sur un support de verre. Chaque pixel
SYSTEME DR individuel est réalisé en associant une collection de charges et
(DIGITAL RADIOGRAPHICS SYSTEM) un commutateur tel gu’une diode de commutation ou un tran-
sistor en film mince. Une électronique de commande et de
On rassemble sous ce terme tous les systémes de dé{EELUre des charges est connectée a la périphérie de la matrice
tion grand champ qui permettent simultanément la convefl€ détection. La compacité du systéme est béuitecteur
sion des photons X de limage radiante en charged@l)- La FTM est élevedig. 18)
électriques et la conversion de celles-ci en données numéri-
ques [4-11]. Ces systémes sont constitués par une double | i
couche : a) couche de détection des photons X ; b) couch® STEME DR A DETECTION INDIRECTE
électronique active de scrutation des charges a dispositi@ﬁJ SILICIUM AMORPHE
matricielle (matrice active).
On distingue actuellemen(fig. 16) les systémes a La couche de détection est composée d’un scintillateur
détection indirecte et les systéemes a détection difeffe  [Cf.] accolé a un mince filicouche)de silicium amorphe
On différencie parmi les systéemes a détection indirecte cetlmydrogéné déposé sur un substrat de @reSi— H). Le
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RX lise mieux les photons lumineux d’un point du scintillateur
vers la photodiode la plus proche [14].

Chaque pixel individuel est réalisé en associant une
photodiode et un commutateur tel gu'une diode de commu-
tation ou un transistor en couche mince ; ce commutateur
permet le transfert des charges stockées sur la photodiode
® 00 dPodoooeo jusqu’a un ampl_ificateur de sortie par I’intermédiai_re de Ia_

* o0 i olo o0 o & qolonne d_e matrice. La lecture compléte de la matrice se fait

ligne & ligne en adressant parallelement une rangée de
commutateurs qui commandent le transfert du signal vers
les colonnes, selon le principe de la matrice active.

Une électronique de commande et de lecture est connectée
a la périphérie de la matrice de détection. Des circuits d’adres-
sage permettent de commander la lecture en paralléle des pixels
d'une ligne. Des amplificateurs a faible bruit convertissent les
charges électriques fournies par chaque pixel en tension au

Support BaFX crystals

A LASER niveau de chaque colonne ; cette tension est ensuite amplifiée et

B convertie en données numeériques sur une échelle a 14 bits.

c Une carte électronique assure le pilotage de cet ensem-
Light ble qui est intégré dans un boitier mécanique plat et mince
emission dont le poids atteint environ 20 kg.

* 47 |
ILE, ’
0900008 OO0 0 O SYSTEME DR A DETECTION INDIRECTE

AVEC CCD

Ce capteur de conception récefftg. 16) présente une

compacité inférieure a celle des détecteurs flatg. Il
Mirror comporte trois étages: a) un écran d'entrée de grande

Scanning laser dimension (43 x43 cm) et & haute efficacité de détection
constitué soit de G@,S soit de Csl qui convertit les
Photodetector photons X en photons lumineux ; b) I'étage intermédiaire

h est constitué de 4 systéemes optiques a tres grande ouverture
dans lequel chaque systéeme effectue le dégrandissement de
I'image formée sur un quart de I'écran d’entrée en assurant
Receptor r des,, plage_s ,de recouvrem_enf entre Ie§ sous-images ;
plate & N \ c) l'étage inférieur est constitué de 4ca_meras gco

= m— e | assurant la conversion des photons lumineux en électrons.
Les caméras CCD sont choisies pour avoir une trés bonne

Fig. 15. —Principes de fonctionnement des détecteurs électrolumi= o, . . . .
negscems a mémgire_ sensibilité et un tres faible bruit de fond ; elles sont équipees

Le détecteur (A), composé d’un support sur lequel est fixée une codlUn systéme de refroidissement pour accroitre leurs perfor-

che cristalline de fluoro-halide de baryum activée a I'europium, séNances. ) ) )
comporte comme un piége a énergie lorsqu'il est exposé a un fais- Un systéme électronique est associé au capteur lui-

ceau de rayon XRx : image radiante apres traversée de la régionméme : carte de lecture a faible bruit des quatre caméras

ctudiée). ) ] o CCD ; carte d'assemblage des sous-images ; carte d'inter-
Limage latente, stockee sur le récepteur, est révelee par un balayagge pour la synchronisation des acquisitions.
a rayon laser. Ce type de capteur offre deux modes de

L'émission phospholuminescente qui en résulte est recueillie sur . tionnement : a) mode radiographique grand champ,
photodétecteur . C'est le signal électrique produit qui, apres amplifica; x 43 4 000 4 000 pixels. 12 bits. di ion du pixel
tion, est numérisé. Le détecteur est immeédiatement réutilisable apras cm, pixels, 12 bits, dimension du pixe
irradiation lumineuse de longueur d’onde appropriée. 0,11 mm; b) un mode dynamique scopique QR824

(6 images/spu 512x 512 (10 images/s).

scintillateur est d'un seul tenant, mais selon les construc-
teurs, 'ensemble de silicium est unique ou constitué d'ungA|ILLE D'IMAGE NUMERIQUE
mosaique de quatre sous-ensembles [13].

_Le scmtlllat_eur con_\{e_mt I_es photqns X en pho_tons La taille sexprime en octet§synonyme : byte)
lumineux et le film de silicium joue le role de photodiode|ko = 16 octets : 1MO = 1Doctects : 1GO = fOoctets -
[Ct.] qui génere un signal électrique et le stocke sur sa preTQ = 102 octects(teraoctet) La taille d'une image est liée
pre capacitdfig. 16) Du fait des phénomenes de diffusion |a dimension de la matrice et au nombre de niveaux N de
des photons lumineux dans la couche du scintillateur, fléchelle utilisée, exprimé en bitgex.: 1024x1 024 /
existe un risque réel de dégradation de la résolution. C'esb bits) Voici, a titre d’exemples, la taille moyenne d'ima-
pourquoi 'emploi de scintillateurs a structure en aiguillegjes numériqgues courantes TDM 0O 512x512 /
(structure a columellesgst aujourd’hui préféré car il cana- 14 bits = 0,5 Mo JRM O 256x 256 / 14 bits = 0,13 Mo ;
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Fig. 16. — Systeme DR [4].
Les systéemes DR a détecti@@onversion directe)

Photons X Photons X Photons X différent des systémes a conversion indirecte par
'absence d'intermédiaire lumineux lors de la
‘é ? § ? } ? {f. i } i’ ? ? phase de conversion des photons X. Il existe
| actuellement deux sortes de systéme DR a conver-
Photons X Scintillateur | Scintillateur sion indirecte : ceux qui utilisent un mince film de
Photo- Photons Couplage silicium amorphe hydrogéné [J Si [J H) et
conducteur *}};* lumineux optique ceux qui utilisent des CCD.
a-Selenium
1 Charges Photodiode
[ A e & ‘. - — s s CCD
Scrutation Ensemble Ensemble
de charges de transistors de transistors

Photon X

+++ électrode HT

Ensemble de transistors en couche mince

100 Fonction de transfert de modulation (FTM)

90 v
Systémes DR

80 |
. 70 |
S
& 60
[
0
& 50 1100 speed
& screen-film
& 40

30 | N

Systeme CR —= 400 speed
20 screen-film
10
N normal Csl
0 | diagnostic range . |detector
0 0.5 1.0 1.5 2.0 2.5 3.0 35

Fig. 17. — Systéeme DR a détection (conversion)
directe [4].

La couche de détection est composée de sélénium
amorphe(a [J sélénium) photoconducteur semi-
conducteur qui génére des charges électriques
sous linfluence d'un champ électrique HT.
L'intensité des charges en un point est liée a
l'intensité de l'image radiante en ce point. Les
champs électriques appliqgués au photo-conduc-
teur permettent de canaliser les charges produites
vers le collecteur le plus proche, ce qui assure au
systeme une bonne résolution spatiale.

composent cet examéex : 15 Mo pour un examen TDM de

30 images ; 16 Mo pour une radiographie thoracique F et P
avec un systeme CR ; 66 Mo pour une radiographie thoraci-
gue F + P en systéme DHBar comparaison : la taille numé-
rique d’'une page de texte ordinaire est de 0,0085v¢0);

les ceuvres complétes de Shakespeare ou 30 secondes d’enre-
gistrement vidéo de bonne qualité atteignent 5 Mo ; une
minute d’enregistrement musical haute fidélité représente
10 Mo.

TAMBOUR AU SELENIUM AMORPHE
(SYSTEME THORAVISION DE PHILIPS)

Ce systeme a numeérisation directe, c'est a dire sans
cassette, est fondé sur les propriétés de semi-conduction du
sélénium amorphe lorsqu'il est préalablement soumis a un
champ électrique avant d'étre exposé aux rayons X.
L'image radiante est captée sur le tiers environ de la surface

Fig. 18. —Fonction de transfert de modulation (FTM) d'un systemed’un tambour d’aluminium de 50 cm de diameétre et de hau-

DR a détection directe.

teur a la surface duquel on a vaporisé un dép6t homogéne

La courbe FTM, fournie par le constructeur, apparait supérieure a cafune fine couche de sélénium amorphe. La formation de
les de deux systemes écran-film de vitesse différente, a celle dVLIrimage (fig. 19) se fait en trois phases : rajse en charge

systeme DR a détection indirecte (Csl) et a celle d'un systeme DR.

angiographie 1024x 1 024 / 16 bits = 2Mo systéme CR

— 2000x 2 000/14 bits =
4 000% 4 000 / 14 bits = 33 Mo.

8 Mo ;systtme DR [

électrique par effet Corona ; b)phase d'exposition au

cours de laquelle les rayons X de l'image radiante provo-
guent la formation de paires d'électrons trous ; phase

de lecture au cours de laquelle le tambour, animé par un
mouvement de rotation a grande vitesse, est analysé par une
barrette de condensateur-lecteurs des charges résiduelles en

Le volume des données d’'un examen est obtenu en mglirface. Cedétecteur présente une excellente E[QR]
tipliant la taille d'une image par le nombre n d'images quproche de 60 % ; la résolution spatiale atteint 3 pl/mm.
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d’étude [10]. En raison des différences parfois élevées de
dynamique d'objet, il est indispensable que le systeme
puisse identifier au préalable la partie de dynamique
d’image qui contient une information essentielle. Cette

M. étape préalable de traitement, appelée segmentation,
@@ repose sur l'établissement d’'un histogramp@f.] de
répartition des pixels en fonction de leur dengiétre-
--------- ment dit en fonction de la répartition de I'énergie stockée

sur I'ensemble du détecteurtlle permet de choisir une
fonction de transfert du signal adaptée a la région anato-
mique étudiédfig. 20 et 21)

Quatre paramétres permettent ensuite d'adapter a
volonté la densité optique de I'image en jouant sur la courbe
de gradation de contragfiiy. 22): a) le choix du type de

[}

I l'>’ la courbe plus ou moins sigmoide ou linéaire, qui produit un
NN ‘L ajustement automatique de contraste ; b) la position du
RZZSAAINNN centre de rotation et I'angle de gradation de la courbe qui

L R I I I I I I B 3 L XX ] LR R ] LN . N ~ . oy
sont assimilables a la largeur de fenétre ; c) la position du
Selenium Selenium centre de rotation et I'angle de gradation de la courbe qui
sont assimilables a la largeur de fenétre ; d) le déplace-
"""""""""" ment latéral de la courbe qui est assimilable au niveau de

-‘f'-_'f Charge '-i-' Lecture fenétre. Il est bon de rappeler que malgré tout, la dose
d’exposition ne peut pas étre réduite de fagon trop impor-
tante car le bruit devient prédominant si I'exposition est

réglée a une valeur trop faible. Ce traitement de contraste
peut étre automatique (avant impression sur film), ou inter-

. actif sur I'écran de visualisation. La fonction de fenétrage

I Traitement k agit de facon globale sur I'ensemble de I'image. Elle est

donc différente d’autres techniques qui réalisent un traite-
ment local de contras{€f.].

Traitement Image

|Visualisation "Stockage“ Reprographiel

TRAITEMENTS D’'IMAGE

Fig. 19. — Principe de fonctionnement du tambour au sélénium [8]. Les traitements d'images numériques ont pour but

Une couche de sélénium amorphe sur un support d'aluminium joug-améliorer 'apparence visuelle de l'image en permettant
le r6le de détecteur primaire de I'image radiante, en agissant comme

photo-conducteur. Trois étapes se succédent : mise en charge, exHQ—e dISCI_’ImInatIOH plus ]‘aCIIe entre les _structures norrpales,
sition et lectureMise en charge: on dépose, par effet Corona, une Pathologiques et les artéfacts. lls ne doivent pas entrainer de

charge homogeéne positive a la surface du sélénium alors qu’on appperte d’'information. On peut classer ces traitements en
que une charge négative au support d’aluminiéixposition: les 4 groupes : a) ceux qui compensent les insuffisances du

paires d'électrons-trous, formées au sein du photoconducteur sodgstame d'acquisition en contraste et en résolution spatiale
I'effet des rayons X, se déplacent jusqu’a la surface sous l'effet d'u

champ électrique et neutralisent partiellement les charges positivzgra'tement de contraste global ; masqu,e flou ; rehau,sse'
du séléniumLecture : aprés I'exposition, l'image radiante est donc ment de contraste local) b) ceux qui atténuent le bruit ;

représentée par une carte des charges résiduelles a la surface du sg)é&eux qui permettent d’analyser les paramétres quantitatifs

ol dot“tt,'a detfc“c?” eTT,?SStUFee a '?‘de d,‘tm ba'alyfage par songeintérét clinique ; d) ceux qui permettent de mettre en évi-

electrostatique. Le signal electrique est ensuite amplitie et conver Lot s 'R H . i

par un convertisseur analogique numérique avant d'étre stocké soi‘jg.nce des CaraCter.ISthues de I,Image |mpercept|ble§ ou dif

forme numérique. icilement perceptibles par [|'observateysoustraction
temporelle).

Le principe du tambour au sélénium amorphe est tout-aJNIFORMITE DE REPONSE (D’UN DETECTEUR)
fait différent de celui qui est utilisé dans les systemes DR

a détection directe utilisant aussi le séléni@h]. Clest la capacité qu'a un détecteur de fournir une

réponse homogene a travers toute sa surface, c'est a dire qui
soit identique d'un pixel a l'autre sous l'effet d'une dose

TRAITEMENT DE CONTRASTE GLOBAL homogeéne d’exposition, compte-tenu des variations statisti-
ques liées a la fluctuation quantiqgte/N [Cf.].

Le traitement de contraste global permet d'utiliser au  Certains parlent aussi d'uniformité lorsque cette
mieux la linéarité du capteur numérigief.], de bénéfi- réponse ne s'accompagne d’aucun phénomene de distorsion
cier de toute la dynamique d’'image, de choisir a volonté lgéométrique, c’est a dire de déformations qui affectent uni-
niveau moyen de densité optique et la largeur de la fenétggement la position des points dans I'image.
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Fig. 20. — Traitement de contraste global : segmentation [8].
L'exemple illustré ici concerne la fonction de segmentation d’une
image du thorax.

Fig. 20A. —La segmentation repose sur I'établissement d’un histo-
gramme de répartition de I'énergie stockée sur I'ensemble du détec-
teur (relief dimage radiante) Une fois précisée la région
anatomique étudiée, ici le thorax, le systéeme identifie I'environne-
ment (bande de collimation et air périthoracique} reconnait les
compartiments anatomiques de |'objet.

C : bande de collimation ; Pa: paroi thoracique ; M : médiastin et
coeur ; P : plages pulmonaires ; A : air périthoracique.

Fig. 20B. — Simulation par visualisation sur film. Le rehaussement
artificiel des zones de haute densité met en évidence le travail de
segmentation des plages pulmonaires, du médiastin et des régions
rétrodiaphragmatiques.

A Histogramme de 'image
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2
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Fig. 21. — Traitement de contraste global : ajustement automatique de contraste [8].

Une fois établi I'histogramme de I'image segmentée, le systéme applique une courbe de gradation pré-définie ; il étemdreudsntarét
retenue par segmentation a toute I'étendue de I'échelle de gris disponible qui est ici de 12 bits, c’est-a-dire 4 09% girieaux d
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en partie compensé par un ajustement précis du niveau et de
la largeur de la fenétre. Le bruit de la visualisation sur écran
est la somme de plusieurs bruits élémentaires : bruits d'élec-
tronique, rémanence de I'écran et fréquence de rafraichisse-
ment de I'écran[Cf.] exprimée en Hz. Les stations de
visualisation haute résolution et a brillance élevée sont
réservées aux sites de diagnostic primaire car elles ont un
colt élevé ; elle nécessite aussi des contrdles de qualité fré-

Type de contraste

2 * Croissance de
la courbe

Signal de sortie

Centre de
rotation

-=+—— Déplacement du contraste

— -

Signal d’entrée
Fig. 22. — Traitement de contraste global : courbe de gradatio
(d'apres 10).
Les effets provoqués par la modification du centre de rotation et del'

I'angle de gradation de la courbe peuvent étre assimilés a la largeur dg

fenétre en TDM. Il est possible de comprimer ou de dilater la courbe

de gradation autour du centre choisi, ce qui modifie la relation entre Ie|3
contraste et la gamme de noircissement. Le déplacement latéral de [a
courbe de gradation entraine une modification de la densité optique

moyenne ; ce parameétre correspond au niveau de fenétre utilisé en
TDM.

4.

VISUALISATION D’IMAGES SUR ECRAN

5.

Dans un systéme tout-numérique, la visualisation sur

écran cathodiquésoft-copy)tend a remplacer la visualisa- 6.

tion sur film (hard-copy)a condition que les performances
de l'écran soient suffisantes. Les écrans courants d
commerce ont une résolution 1 20Q 000 / 12 bits. Cette

résolution est insuffisante pour équiper les stations de dia-

gnostic radiologique qui nécessitent des parametres d’'affio.

chage et de visualisation d'image nettement supérieurs a
ceux d’'une station de diagnostic IRM, TDM ou angiogra-
phique pour lesquels une résolution de 1K est suffisant
Seule une résolution de 2K2,5K / 12 bits est adaptée a la
visualisation d’images grand champ telles que la radiogra-

phie du thorax. La brillance de I'écran et le bruit intervien-12.

nent aussi dans la qualité de I'image.
La brillance d’'un écran cathodique, exprimée en Cd/

gue le nombre de niveaux de gris pergus par I'ceil est lié ¢
ce parameétre. Toutefois, ce manque relatif de brillance est

quents.
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TEST DE FORMATION MEDICALE CONTINUE

Lexique de la radiographie numérique

M. COULOMB, G. FERRETTI, R. GUILLEMAUD, F. THONY

Qu’avez-vous retenu de cet article ?

Testez si vous avez assimilé les points importants de I'article en répondant a ce questionnaire sous forme de QCM.

1 - Parmi les propositions suivantes concernant le D : fluctuation quantique
bruit d'image, cochez celle (celles) qui sont inexactes. E : rendement quantique

A : Le bruit intervient dans le rapport S/B. Réponse(s) :

B : Le bruit de fluctuation quantique s’ajoute en sortie
du détecteur. ) N )
C: Le bruit est porté par les basses fréquences spatia 4 - Parmi les propositions suivantes concernant la
: 'f?équence d’échantillonnage d'un systéme, cochez celle

les. _ _ _ . (celles) qui sont inexactes.
D : Le bruit d’électronique s’ajoute en sortie du détec- i § Vs . .
teur. : La fréquence d'échantillonnage est un parametre

important de la CAN.
B : Une fréquence d'échantillonnage insuffisante crée
Réponse(s) : des phénomeénes d’aliasing.

C : La fréquence d'échantillonnage est identique a la
fréquence de rafraichissement d’'un écran.

E : Le bruit est un des parameétres de I'EDQ.

2 - Parmi les termes suivants, cochez celui (ceux) qui

n’interviennent pas dans le contraste dimage numéri- D :La fréquence de, Nyquist fixe la résolution maxi-
que. male théorique d'un systéme.
A : Rayonnement diffusé , E : La fréquence d’échantillonnage s’exprime en Mo.
B : Dimension du foyer radiogéne Reéponse(s) :
C:kvp
D : Echelle de gris 5 - Parmi les propositions suivantes concernant
E - Sensibilité I'efficacité de détection quantique (EDQ), cochez celle
' (celles) qui sont inexactes.
Réponse(s) A: L'EDQ est liée a la sensibilité, au bruit et a la FTM.
B:L'EDQ est caractéristique de la dynamique de
3 - Parmi les paramétres suivants, cochez celui I'objet.
(ceux) qui interviennent dans la résolution spatiale d'un C : L’EDQ est un bhon critere de qualité de l'image
systeme. numeérique.
A : Champ image D : L’'EDQ détermine la fréquence de Nyquist.
B : Détectabilité E : L'EDQ fixe la brillance d’'un écran de visualisation.
C : Taille de la matrice Réponse(s) :
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