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Résumé

Les images acquises avec un tomodensitométre & double énergie (DECT) fournissent
la détermination du numéro atomique effectif et de la densité électronique. L’objec-
tif de ce mémoire est de développer un modeéle d’identification de tissu applicable en
curiethérapie, le modele de tissu réduit a trois éléments, basé sur ces quantités et de
le comparer avec une méthode existante dans la littérature, le calcul de la distance
de Mahalanobis. Les deux modéles sont appliqués a des images DECT du fantome de
calibration Gammex RMI 467 et pour un sous-ensemble de tissus. Les distributions
de dose sont calculées avec des simulations numériques Monte Carlo avec une source
point ayant le spectre d’énergie de 'iode 125. Le modele de tissu réduit a trois élé-
ments reproduit les distributions de dose de référence et peut étre utilisé comme étant
une méthode d’identification de tissu valide pour effectuer un calcul de dose a partir
d’images DECT.
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Abstract

Clinical Dual-Energy Computed Tomography (DECT) images provide the determina-
tion of the effective atomic number and the electronic density. The purpose of this study
is to develop a new assessment model of tissues, named the reduced three elements tis-
sue model, for dose calculations from DECT images in brachytherapy and compare it
to a known identification method, assignment through the Mahalanobis distance. Both
models are applied to DECT scans of the Gammex RMI 467 phantom and for a subset
of 10 human tissues. Dose distributions are calculated from Monte Carlo simulations
with a point source having the energy spectrum of '2°I. The reduced three elements
tissue model provides dose equivalence to reference tissues and is equivalent to the cal-
culation of the Mahalanobis distance. The model constructed can be used as a scheme

to assess tissues from DECT images for dose calculation.
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Chapitre 1

Introduction

L’imagerie est une étape essentielle avant un traitement en radiothérapie externe ou
en curiethérapie. Rappelons que les objectifs de ces traitements sont de fournir la dose
prescrite aux cellules cancéreuses tout en minimisant la dose recue par les tissus sains.
Pour remplir cet objectif, il est donc essentiel d’identifier a priori le volume devant
recevoir la dose ainsi que les volumes occupés par les tissus sains environnants. Ceci
est accompli par 'imagerie de l'anatomie du patient avant le traitement. Certaines
modalités d’imagerie impliquent un dépot d’énergie dans le patient. L’énergie déposée
par kilogramme par les rayonnements ionisants est quantifiée en termes de dose ayant

pour unité le gray (Gy).

Plusieurs types d’imagerie peuvent étre utilisés de nos jours [1, 2, 3|. La tomodensi-
tométrie a simple énergie (SECT) est aujourd’hui le choix le plus utilisé. En effet, ce
type d’imagerie permet une bonne définition du contraste et donc une qualité d’image
suffisante pour l'identification des tissus. De plus, le cotlt relié a ce type d’imagerie
est assez faible comparé aux autres modalités et les appareils sont généralement dis-
ponibles. Par contre, I'utilisation de cette modalité dépose de la dose supplémentaire
dans le patient (de 'ordre du mGy). Cette dose est par contre négligeable si ’on prend
en considération que ces images sont acquises dans le but d'un traitement de radiothé-
rapie et donc plusieurs grays seront par la suite déposés dans le patient. Par contre,
le champ du faisceau est plus grand que le volume a traiter et donc la réduction de la
dose et toujours souhaitable. Etant donné que le sujet de ce mémoire repose sur une
amélioration de cette technique d’imagerie, soit la tomodensitométrie a double énergie
(DECT), le fonctionnement de cette technique sera exposé en détail lors de la section

suivante.



La tomographie par émission de positons (TEP) est aussi utilisée pour identifier la
localisation des cellules cancéreuses. Les photons émis par ’annihilation d’un positon
provenant d’un agent de contraste sont détectés en coincidence, identifiant la posi-
tion du lieu de I’émission et donc de la concentration du radiotraceur dans I’anatomie.
Les radiotraceurs utilisés sont généralement des analogues du glucose, source d’énergie
essentielle pour l’activité métabolique des cellules. Etant donné que les cellules cancé-
reuses se multiplient rapidement, leur consommation en glucose est plus élevée que les
cellules saines environnantes. L’on détectera donc une concentration du radiotraceur
plus élevée dans ces régions. Ce type d’imagerie renseigne sur ’activité métabolique
des cellules et non sur la structure de ’anatomie. Les images acquises sont donc sou-
vent utilisées en complémentarité avec les images acquises avec la tomodensitométrie a

simple énergie. Il est & noter que cette modalité dépose aussi de la dose dans le patient.

Une autre technique utilisée est I'imagerie par résonance magnétique (IRM). Cette mo-
dalité utilise des champs magnétiques pour perturber les atomes des tissus. En effet,
un premier champ crée une magnétisation des atomes des tissus résultant dans I'aligne-
ment des moments magnétiques des spins. D’autres champs magnétiques plus faibles et
oscillants sont utilisés pour perturber I'alignement et créer une précession des protons,
résultant en un signal mesurable. Les images acquises avec IRM sont de trés grandes
qualités (trés bon contraste) et aucune dose n’est administrée au patient. Par contre,

le cott élevé de ces machines en fait une modalité peu disponible.

Finalement, I'imagerie peut étre aussi effectuée par ultrason. Cette modalité implique
une onde ayant une fréquence de 2 & 18 mégahertz propagée dans le patient. L’imagerie
se fait en mesurant 'onde réfléchie par les changements d’impédance acoustique des
tissus du patient. L’imagerie par ultrason se fait en temps réel et ne dépose pas de dose

dans le patient.

1.1 Tomodensitométrie a énergie simple (SECT)

L’information quantitative des tissus humains est conventionnellement déterminée par
la tomodensitométrie & énergie simple (SECT). La tomodensitométrie mesure les coeffi-
cients d’atténuation des tissus qui sont par la suite exprimés en nombres CT en unité de
Hounsfield (HU) dans le but de produire des images tomographiques de 1'objet imagé
[2]. Les photons contribuant a I'image proviennent d’un tube a rayons X opérant a des
énergies de l'ordre du keV. Un filament situé dans le tube est chauffé par un courant

électrique produisant ’émission d’électrons. Les électrons émis sont accélérés vers une



anode, aussi située dans le tube, par une tension appliquée entre la cathode et 'anode.
La tension cliniquement utilisée lors d’acquisition d’images SECT est typiquement de
120 kVp. Les électrons accélérés entre en collision avec le matériel de 'anode, générale-
ment du tungsténe, produisant des photons émis isotropiquement au faisceau d’électron
par phénomeéne Bremsstrahlung. Le spectre d’énergie des photons émis dépend du ma-
tériel de ’anode et de la tension appliquée alors que l'intensité dépend du courant
utilisé pour chauffer le filament ainsi que du temps d’exposition. Le tube & rayons X
effectue des rotations autour de 'objet et les photons sont captés par des détecteurs qui
suivent la rotation. L’atténuation dépend du spectre d’énergie du faisceau de rayons
X et de la composition et longueur du matériel traversé. L’atténuation a basse énergie
est dominée par l'effet photoélectrique alors que la diffusion Compton dominent a des

énergies modérées [4].

Un risque pour le patient est associé a la tomodensitométrie étant donné 1'utilisation
de rayonnements ionisants. Ce risque peut se traduire par un bris au niveau de ’ADN
et par un cancer si la cellule n’est pas réparée convenablement [5]. Un examen de to-
modensitométrie implique généralement une dose entre 10 et 80 mGy [6]. Les doses
impliquées par ce type d’imagerie sont rapportées en termes de computed tomography
dose index over the volume ou CTDI,,; qui a pour unité le gray. Cette mesure incorpore
une pondération entre la périphérie et le centre du patient et est normalisée par la va-
leur du pas, qui est défini comme la distance parcourue par la table dans une rotation
de 360° du scanner divisée par la collimation du faisceau [7]. L’utilisation de la tomo-
densitométrie a simple énergie a augmenté considérablement lors des deux derniéres
décennies [8]. Par exemple il a été estimé que 72 millions de CT scans ont été effectués
aux Etats-Unis en 2007 [9]. Bien qu'il s’avére compliqué d’associer directement un dé-
cés par cancer a I'imagerie par tomodensitométrie, on estime aujourd’hui que 1.5% des
cancers aux Etats-Unis sont directement reliés a I'imagerie par tomodensitométrie selon
les taux d’utilisation de 2007 [10]. Cet estimé est par contre remis en question dans la
littérature [11]. Il est généralement entendu que les bénéfices reliés a cette méthode sont

généralement de loin supérieurs aux risques.

Les données obtenues avec la tomodensitométrie consistent en de multiples projections
de l'objet imagé. Ces données doivent dont étre manipulés de nouveau apres 'acqui-
sition pour produire des images tomographiques. Ce processus est nommé une recons-
truction tomographique et est effectué a 'aide d’algorithmes de reconstruction. Une
méthode couramment utilisée est la méthode de rétroprojection filtrée [12]. Celle-ci est

trés simple, déterministe et trés rapide. Par contre, plusieurs problémes sont associés a



cette méthode, par exemple un trés haut niveau de bruit, beaucoup d’artéfacts dans les
images ou encore une résolution spatiale d’image altérée. Des techniques plus modernes,
telles que des méthodes itératives pallient a ces problémes 13, 14]. Entre autres, ces
techniques améliorent la résolution spatiale et réduit le niveau de bruit, ce qui permet
de diminuer la dose dans certains cas. Par contre, ces techniques demandent de plus

grands temps de calcul.

Les données sont représentées sous forme d’images tomographiques suite & la recons-
truction. Ces images représentent un plan en deux dimensions de 'anatomie divisée
en voxel ou la troisitme dimension, ’épaisseur de la couche, est moyennée. La valeur
numérique du voxel représente I'atténuation moyenne des tissus parcourus et est expri-
meée en unité de Hounsfield. L’échelle des nombres de Hounsfield va de -1000 (le moins
atténuant) a +3071 HU (le plus atténuant). Par exemple, 'eau produit une atténuation
de 0 HU, Pair de -1000 HU et un os cranien 2000 HU ou plus |[2].

1.2 Pratique courante pour l'identification des tissus

L’identification des tissus s’effectuent aujourd’hui & partir des nombres CT acquis avec
un tomodensitomeétre a simple énergie. En effet, les nombres CT sont associés aux
densités physiques des matériaux grace a des régressions linéaires, tel que présenté a la
Fig. 1.1. Cet exemple de courbe de calibration a été construit a partir d’images SECT
du fantome de calibration Gammex RMI 465 (Gammex, Middleton, WI) et est tiré de
Bazalova et al. [15]. L’identification de la composition des tissus par des nombres CT
se fait typiquement en attribuant la densité du matériel correspondante a l'intervalle
des nombres CT mesurés. Les intervalles sont identifiés par les courbes pointillées dans

cette figure.

Plusieurs incertitudes sont reliées a cette procédure. En effet, les régressions linéaires
effectuées s’appuient sur I’hypothése que la densité des matériaux varient linéairement
avec les nombres CT a l'intérieur des intervalles et que la composition des matériaux
dépend faiblement du numéro atomique Z (interaction Compton), ce qui n’est pas
toujours le cas. Ceci met en doute le nombre de segments linéaires appropriés ou encore
le nombre de matériaux attribués, soit 5 lors de la procédure illustrée. De plus, il n’a pas
été défini clairement quels matériaux utilisés dans la construction de cette procédure
représentent le mieux la réponse des tissus humains. Finalement, les frontiéres de ces

intervalles sont aussi incertains et remis en question [15].
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FIGURE 1.1: Courbe de conversion typique des nombres CT (HU) en densité (g/cc).
Cette figure est tirée de Bazalova et al. [15] avec la permission du professeur Verhaegen.

Cette procédure a été appliquée dans la littérature dans des logiciels de planification
de traitement basée sur des simulations Monte Carlo, par exemple le logiciel EG-
Snrc/DOSXYZnre [16, 17]. 11 a été démontré avec ce logiciel qu'une identification de
tissu erronée basée sur les courbes typiques de conversion des nombres CT en densité
peut produire des erreurs de dose jusqu’a 10% avec un faisceau de 6 MeV et 15 MeV
[18]. Le nombre de tissus attribués a aussi été étudié¢ dans la littérature. En effet, il a
été trouvé qu’un sous-ensemble de 57 tissus sont requis pour représenter convenable-
ment 16 principaux types de tissu, c’est-a-dire pour obtenir une dosimétrie équivalente
a moins de 1% pour un faisceau de 8 MeV [19]. La stratégie d’augmenter le nombre de
tissus attribués a été par la suite adoptée dans certains codes Monte Carlo, par exemple
le logiciel VCU DOSXYZnrc-based qui utilise 56 tissus [20]. Certaines études se sont
penchées sur 'amélioration de la conversion des nombres CT en densité. Par exemple,
une méthode basée sur une calibration de matériaux qui sont équivalents aux tissus, la
méthode stoechiométrique, a été introduite [21]. Cette méthode a été simplifiée par la
suite en introduisant des fonctions d’interpolation dans la procédure de calibration ce
qui a résulté en une relation relativement simple entre les nombres CT et les compo-
sitions atomiques [22|. En conclusion, les tissus sont hétérogénes et une identification
erronée de ceux-ci cause des erreurs dans la dose ce qui peut perturber le traitement

de manieére significative [23].

En curiethérapie, les tissus ont longtemps été approximés comme étant composés de ma-

niére homogene par de I’eau en suivant les recommandations du rapport TG43 |24, 25].



Par contre, il a été souligné dans le rapport TG186 [26] que les hétérogénéités des tissus
doivent étre prises en compte et que les images SECT et les compositions des tissus de
I'ICRU donnent des informations erronées sur 'attribution des sections efficaces aux
voxels. Une liste de matériaux a utiliser lors de l'identification est spécifiée dans ce
rapport. L’attribution des matériaux est attendue a étre améliorée par 1'utilisation de
la tomodensitométrie & double énergie. Cette modalité d’imagerie est présentée dans la

section suivante.

1.3 Tomodensitométrie & double énergie (DECT)

La tomodensitométrie & double énergie ou dual energy computed tomography (DECT)
implique l'acquisition de deux images obtenues avec deux énergies différentes. Diffé-
rentes stratégies ont été adoptées pour l'acquisition des deux images. La technique
rotate-rotate a premiérement été utilisée [27|. Celle-ci consiste en deux examens radio-
logiques indépendants, un premier scan est effectué a basse énergie, la table est ensuite
remise a sa position initiale et un deuxiéme scan est entrepris & haute énergie. Cette
technique peut étre effectuée avec la plupart des appareils & simple énergie. Par contre,
le temps entre les deux acquisitions est de 'ordre de la seconde et plusieurs artéfacts
dus aux mouvements du patient sont généralement observés dans les images [28]. La
technique fast-kVp switching a par la suite été introduite dans le but de réduire ces arté-
facts. En effet, les deux énergies sont changées rapidement durant la rotation [29]. Cette
technique a été adoptée par la compagnie GE. Une solution différente a été entreprise
par la compagnie Toshiba pour réduire les artefacts de mouvement du patient. Celle-ci
consiste a effectuer deux rotations autour de la méme couche alors que les énergies sont
changées a chacune des rotations. Finalement, deux tubes a rayons X a deux énergies
différentes peuvent étre utilisés lors de la rotation ce qui permet une plus grande sé-
paration entre les deux énergies comparé a la technique fast-kVp switching [13]. Cette
stratégie a été adoptée par la compagnie Siemens et est la méthode d’acquisition des

images DECT dans ce mémoire.

Etant donné que les images sont dépendantes de I'atténuation du faisceau de rayons
X et que celle-ci dépend du voltage appliqué sur le tube, chaque image acquise est
dépendante du spectre d’énergie du faisceau. Pour les appareils de Siemens, le voltage
minimum et maximum pouvant étre appliqué sur les tubes est respectivement 80 kVp
et 140 kVp et donc la plus grande différence d’énergie est de 60 kVp. L’énergie moyenne
du spectre d’énergie des faisceaux est de 56 kVp et 76 kVp et donc fournit une plus



petite différence d’énergie moyenne [30]. De plus, un filtre d’étain a 140 kVp peut étre
utilisé pour retirer les petites énergies du spectre, un processus nommé durcissement
du faisceau, ce qui augmente I’énergie moyenne a 92 kVp [31]|. La tomodensitométrie
a double énergie n’augmente pas la dose par rapport a la tomodensitométrie a simple

énergie [32].

La tomodensitométrie & double énergie est utilisée dans plusieurs cas cliniques ot son
utilisation est supérieure au CT conventionnel. [’angiographie, technique de visualisa-
tion des vaisseaux sanguins qui ne sont pas visibles sur des radiographies a I'aide d’un
agent de contraste, en est un exemple. La tomodensitométrie & double énergie per-
met une meilleure distinction des os qui sont retirés de 'angiogramme. L’iode dans les
vaisseaux sanguins demeure le seul matériel dense et donc est imagé avec une qualité su-
périeure [33, 34, 35, 36]. La détermination de la composition des pierres au rein grace au
DECT est un autre exemple. En effet, la composition de ces pierres est importante car
les pierres contenant du calcium doivent étre retirées manuellement alors que les pierres
de nature acide ou urique peuvent étre traitées in vivo [37, 38, 39, 40|. Finalement, des
images de ventilation et de perfusion impliquant des agents de contraste comme l'iode
et le xénon injectés dans le patient peuvent étre obtenues pour le diagnostic de maladies

pulmonaires grace a la tomodensitométrie & double énergie [41, 42, 43, 44].

Il a été démontré & de nombreuses reprises que la tomodensitométrie a double énergie
donne de meilleurs résultats en termes d’identification de tissu par rapport a la to-
modensitométrie a simple énergie. Par exemple, il a été démontré que 'utilisation des
images DECT donnent des erreurs de calcul de dose plus petites que 1% suite a des
simulations Monte Carlo pour des faisceaux de photons alors que les erreurs peuvent
atteindre 17% pour un faisceau de 250 keV en utilisant des images SECT [15]. De plus,
les images DECT améliorent la détermination de la densité électronique des tissus par
rapport aux images SECT [45]. Des simulations numeériques ont par ailleurs démontré
que les images DECT fournissent des différences de dose plus justes que les images
SECT en curiethérapie [46].

La supériorité de la tomodensitométrie & double énergie a donc été plusieurs fois dé-
montrée par rapport au CT conventionnel. Etant donné que le but de ce mémoire est
de présenter un nouveau modéle d’identification de tissu et de le tester par rapport a
un autre modéle connu, aucune comparaison avec la tomodensitométrie conventionnelle
ne sera présentée dans ce mémoire. Il est & noter que le modeéle d’identification de tissu

développé dans ce mémoire n’est pas applicable dans sa forme actuelle & la tomoden-



sitométrie a simple énergie a cause de sa dépendance au numéro atomique effectif des

matériaux.

1.4 Plan de ce mémoire

L’objectif de ce mémoire est le développement d’une nouvelle méthode d’identification
de tissus basée sur les déterminations de la densité électronique et du numéro atomique
effectif des images DECT et la comparaison de ce modéle avec une méthode d’attri-
bution de tissu déja rapportée dans la littérature. Pour ce faire, ce mémoire est divisé

comme suit.

Le développement du nouveau modéle d’identification, le modéle de tissu réduit a trois
éléments, est présenté dans le chapitre 2. Ce modéle est inspiré par une méthode d’iden-
tification de tissu basée sur la détermination des coefficients d’atténuation linéaire, le
basis vector method (BVM) [47, 48]. Par contre, I'implantation du BVM n’est pas ap-
plicable a des logiciels de calcul de dose basés sur des simulations Monte Carlo utilisant
GEANT4 car ces librairies demandent 'identification de la densité et la composition
atomique des tissus plutot que les coefficients d’atténuation linéaire d’ou 'introduction
du modele de tissu réduit a trois éléments. Les tissus considérés ainsi que les méthodes
Monte Carlo de déposition de dose sont premiérement présentés. L’essence du modéle
de tissu réduit a trois éléments est par la suite exposée. Celui repose sur l'idée que la
dosimétrie associée aux tissus humains peut étre reproduite avec des tissus composés
de trois éléments seulement pour lesquels les concentrations des trois éléments ont été
optimisées pour fournir une distribution de dose équivalente & celle acquise avec les
paramétres de référence des tissus. L’optimisation des concentrations et le calcul des
différences de dose entre les distributions obtenues avec les tissus réduits et les tissus
de référence sont détaillés. En résulte une méthode reliant le numéro atomique effectif
des tissus aux concentrations des trois éléments utilisés. Cette méthode jumelée & une
maniére simple de relier la densité électronique a la densité des tissus fournit la possibi-
lité d’attribuer une densité et une composition atomique a un voxel d’'une image DECT

suivant la détermination de la densité électronique et du numéro atomique de ce voxel.

Le modele de tissu réduit a trois éléments est par la suite testé et comparé & une mé-
thode d’identification de tissu rapportée dans la littérature [49, 46, 50|, soit par le calcul
de la distance de Mahalanobis [51, 52|, au chapitre 3. En effet, le fantéme de calibration
Gammex RMI 467 a été scanné avec un tomodensitometre a double énergie en utilisant

quatre valeurs de dose résultant en quatre séries d’'images DECT ou les deux modéles



peuvent étre appliqués. Les résultats bruts de ces scans sont premiérement présentés
en termes de la moyenne des nombres CT ainsi que de leurs écart-types pour les diffé-
rents matériaux du fantéme. Les deux modéles d’identification de tissu dépendent de
la détermination de la densité électronique et du numéro atomique effectif voxel par
voxel. Les méthodes utilisées pour ces déterminations sont par la suite expliquées et
appliquées aux images DECT du fantéme. Le modéle de tissu réduit a trois éléments
est testé suite a ces déterminations en attribuant une densité et une composition ato-
mique a chaque voxel des matériaux dans les images. Le résultat de I'identification est
exporté dans le logiciel de calcul de dose et les distributions résultantes des fantdémes
hétérogénes sont comparées aux distributions de dose d’un fantéme homogéne composé
des paramétres de référence du matériel en question et ce pour chaque matériel. La
procédure est répétée suivant une identification par le calcul de la distance de Maha-
lanobis. Cette méthode attribue & chaque voxel un matériel dans une liste constituée
de tous les matériaux du fantéome pour lesquels les densités et compostions atomiques
sont celles de référence. L’attribution est effectuée en calculant la distance la plus petite
entre ce point dans ’espace bidimensionnelle de la densité électronique et du numéro
atomique effectif et des distributions ayant comme moyenne les densités électroniques
et les numéros atomiques effectifs de référence des matériaux et les déviations standards
du plastique du fantdbme Gammex (mesurés a partir des images DECT). En résulte une
liste de matériaux attribués pour chaque voxel. Cette liste est par la suite exportée dans
le logiciel de calcul de dose et les distributions obtenues pour les fantomes hétérogénes
sont comparées aux distributions calculées pour les fantémes homogénes constitués des

paramétres de référence. La procédure est répétée pour les quatre valeurs de dose.

L’exercice est répété par la suite sur un sous-ensemble de 10 tissus humains. Les images
DECT de ces tissus sont virtuellement créées suite a la détermination des moyennes
des nombres CT aux deux énergies par la méthode stoechiométrique. Cette méthode
empirique est basée sur les mesures du fantéme Gammex. Une distribution de nombre
CT est par la suite construite en ajoutant un nombre aléatoire normalement distribué
ayant 1’écart-type des valeurs de l’eau, mesuré a partir des images du fantéme. Le
numéro atomique effectif et la densité électronique sont déterminés a partir de ces
résultats avec les mémes procédures que celles utilisées pour le fantome Gammex. Le
modeéle des tissus réduits a trois éléments ainsi que ’attribution de tissu par la distance
Mahalanobis sont par la suite appliqués et les listes de matériaux attribués sont exportés
dans le logiciel de calcul de dose. Les distributions résultantes sont comparées avec

les distributions de dose obtenues avec les paramétres de référence. Finalement, les



avantages et inconvénients reliés aux deux méthodes sont soulignés.
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Chapitre 2

Modéle d’identification de tissu réduit

a trois éléments

Les tissus humains sont composés d’'un maximum de 11 éléments ayant un numéro
atomique Z < 26, excepté I’élément iode pour lequel Z = 53, selon les derniéres données
disponibles dans la littérature [22]. 11 est observé avec ces données que peu d’éléments
représentent la quasi-totalité de ces tissus. En effet, 2 & 5 éléments dépendamment du
tissu représentent au moins 90% de I'entiére composition des tissus. Les concentrations
des autres éléments sont peu élevées. Ces éléments sont nommés les éléments de trace

dans le reste de ce chapitre.

Il a été démontré que les éléments de trace doivent étre inclus dans la modélisation des
tissus dans les calculs de dose en curiethérapie avec des photons de faible énergie [53].
En effet, 'absence des éléments de trace dans la modélisation de tissu peut générer une
différence de 8% de dose dans le volume recevant 90% de la dose prescrite dans une
prostate. Les éléments de trace peuvent étre ignorés mais seulement si 'effet de leur
absence est inclus dans l'incertitude du calcul de dose. De plus, il a été démontré que
la concentration des éléments de trace dans les tissus humains varie dépendamment de

I'état clinique du tissu, par exemple la présence et 'état de cellules cancéreuses [54].

Il est donc d’intérét d’introduire un modéle incorporant la contribution des éléments
de trace mais sans les modéliser directement étant donné que leur composition exacte
est incertaine. Ce chapitre vise donc a développer un modéle de tissu pour lequel la
composition atomique des tissus est réduite a seulement 3 éléments mais fournissant
la méme dosimétrie que si les paramétres de référence avaient été utilisés. L’intention

derriére la construction de ce modéle est son application sur des images cliniques DECT
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pour des besoins en curiethérapie ou I'identification des tissus est cruciale et parfois
erronée étant donné la présence de tissus ayant des paramétres similaires (en termes de
densité ou composition atomique), tels que les tissus adipeux et glandulaires dans les

seins par exemple.

La construction de ce modéle est inspirée par le modeéle Basis Vector Method (BVM)
rapporté dans la littérature [47, 48]. Ce modele consiste a exprimer les coefficients
d’atténuation linéaire d’un tissu comme la somme pondérée des coefficients de d’atté-
nuation linéaire de deux tissus pour lesquels la dosimétrie est connue. Etant donné que
les images DECT fournissent les coefficients d’atténuation linéaire voxel par voxel, le
résultat de cette somme peut étre appliqué a chaque voxel fournissant une dosimétrie
juste a laquelle est reliée une erreur connue. Cette méthode est appropriée pour les algo-
rithmes de calcul de dose acceptant comme entrée les coefficients d’atténuation linéaire.
Ceci n’est par contre pas le cas pour les librairies GEANT4 pour lesquelles la densité
et composition atomique des matériaux doivent étre spécifiées. Une autre stratégie est

donc requise et est 'objet de ce chapitre.

Ce chapitre est divisé comme suit. Les paramétres de référence des tissus humains consi-
dérés ainsi que les méthodes de calcul de dose sont premiérement présentés. Par la suite,
I’essence théorique du modeéle de tissu réduit a trois éléments est exposée. Finalement,
le développement du modéle suite a des simulations Monte Carlo de déposition de dose
est détaillé. En résulte une méthode d’attribution de la densité et de la composition
atomique d’un tissu suite & la détermination de la densité électronique et du numéro
atomique effectif d’un voxel d’'une image DECT donnant une dosimétrie équivalente au

tissu de référence.

2.1 Paramétres de référence des tissus humains

Les paramétres de référence des tissus utilisés dans ce chapitre proviennent d’une liste
de 73 tissus humains [55, 56]. Cette liste est la méme que [22] ou deux tissus ont été
ajoutés, soit une vessie pleine et vide. Celle-ci représente la plus récente liste de tissus
humains utilisée en radiothérapie. La densité et la composition atomique de ces tissus
sont présentés au Tableau A.1 de ’Annexe A. Un sous-ensemble de 12 tissus a été choisi
a partir de cette liste pour le développement du modéle de tissu réduit a trois éléments.
Les tissus Adipose low Z et Bone ont été choisis parce qu’ils correspondent au numéro
atomique effectif le moins et le plus élevé respectivement dans cette liste. Les autres

tissus ont été choisis pour représenter I'intervalle des numéros atomiques effectifs dans
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Tableau 2.1: Composition atomique (%) du sous-ensemble de tissus humains utilisé
dans la construction du modéle de tissus réduits a trois éléments [22].

Tissus Composition atomique (%)

H C N O Na Mg P S Cl K Ca Fe
Adipose low Z 11.60 68.10 0.20 19.80 0.10 0.00 0.00 0.10 0.10 0.00 0.00 0.00
Adipose mean Z 11.40 59.80 0.70 27.80 0.10 0.00 0.00 0.10 0.10 0.00 0.00 0.00
Yellow/red marrow  11.00 52.90 2.05 33.50 0.05 0.00 0.05 0.15 0.15 0.10 0.00 0.05
Gland mean Z 10.60 33.20 3.00 52.70 0.10 0.00 0.10 0.20 0.10 0.00 0.00 0.00
Skin mean Z 10.00 20.40 4.20 64.50 0.20 0.00 0.10 0.20 0.30 0.10 0.00 0.00
Prostate A 10.50 8.90 2.50 77.40 0.20 0.00 0.10 0.20 0.00 0.20 0.00 0.00
Muscle mean Z 10.20 14.30 3.40 71.00 0.10 0.00 0.20 0.30 0.10 0.40 0.00 0.00
Urine 11.00 0.50 1.00 86.20 0.40 0.00 0.10 0.00 0.60 0.20 0.00 0.00
Cartilage 9.60 9.90 2.20 7440 0.50 0.00 2.20 0.90 0.30 0.00 0.00 0.00
Sternum 7.80 31.60 3.70 43.80 0.00 0.10 4.00 0.20 0.10 0.10 8.50 0.10
Ribs 26 6.40 26.30 3.90 43.60 0.10 0.10 6.00 0.30 0.10 0.10 13.10 0.00
Cortical bone 3.40 15.50 4.20 43.50 0.10 0.20 10.30 0.30 0.00 0.00 2250 0.00

son ensemble tout en évitant des tissus avec un numéro atomique similaire. La densité

et composition atomique des tissus choisis sont présentées au Tableau 2.1.

Le numéro atomique effectif et la densité électronique de ces tissus peuvent étre ana-
lytiquement calculés a partir des compositions atomiques présentées au Tableau 2.1 et
de la densité présentée au Tableau 2.2. En effet, les numéros atomiques effectifs Zs¢

sont calculés a partir des compositions atomiques w; grace a ’équation introduite dans

[57],

78 - == ' (2.1)

ou A; et Z; sont respectivement le nombre de masse et le numéro atomique de ’élément

i. Le paramétre  a pour valeur 3.3 comme recommandé par [45] et [58]. La densité

ceau

électronique des tissus normalisée par la densité de I'eau p./pS

est pour sa part aussi

calculée a partir des compositions atomiques et de la densité ,

n wiZ;
Pe o p Zi:l (A_z>

wieau Z?(Lu

eau  peau n ?
€ P Dict < Aeau )
k3

(2.2)

ol p est la densité du matériel en question et p®®* = 1. Les numéros atomiques effectifs
et densités électroniques déterminés a partir des Eqs. (2.1) et (2.2) pour les tissus

considérés sont présentés au Tableau 2.2 et représentent les quantités de référence.
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Tableau 2.2: Numéro atomique effectif Z. s, densité électronique par rapport a celle de
l'eau pe/pe.can €t densité p (g/cm?) de référence des tissus.

TiSSUS Zeff pe/pe,eau P (g/cm?,)
Adipose low Z 6.23 0.93 0.93
Adipose mean Z 6.42 0.95 0.95
Yellow/red marrow  6.74 1.00 1.00
Gland mean Z 7.02 1.01 1.02
Skin mean Z 7.36 1.08 1.09
Prostate A 7.50 1.03 1.04
Muscle mean Z 7.56 1.04 1.05
Urine 7.74 1.02 1.02
Cartilage 8.02 1.08 1.10
Sternum 10.62 1.21 1.25
Ribs 26 11.76 1.35 1.41
Cortical bone 13.63 1.78 1.92

2.2 Méthodes de calcul de la dose

Les distributions de dose sont calculées & partir de simulations Monte Carlo en utilisant
le logiciel ALGEBRA [59]. L’algorithme a été modifié par rapport a sa version rapportée
dans la littérature pour répondre & nos besoins. Ce logiciel utilise les librairies GEANT4
(version Geant4.9.6.p02). Un volume de calcul constitué de N = 201 x 201 x 201 voxels
cubiques de 1 mm de longueur est placé dans un fantéme cubique homogeéne d’eau ayant
pour volume 1 m3. L’énergie déposée dans chaque voxel est déterminée & partir d'une
méthode d’estimation de la longueur du parcours des particules basée sur les coefficients
d’atténuation des photons du National Institute of Standards and Technology (NIST)
[60]. Le transport des électrons n’est pas simulé étant donné que le volume des voxels est
plus grand que la portée de ceux-ci. Une source point est placée au milieu du volume de
calcul. Deux spectres d’énergie différents sont utilisés dans ce chapitre. Les distributions
de dose sont premiérement acquises a partir du spectre d’énergie d’une source de type
SelectSeed I'* [61, 62, 63, 64]. Le spectre d’énergie de la source TheraSeed200 Pd!%®
[65, 66, 64] est aussi utilisé dans le but de démontrer que ce modéle peut étre construit
pour plusieurs sources utilisées en curiethérapie. Chaque calcul de distribution de dose
implique le parcours de 500 millions de photons. Il a été vérifié que la moyenne des

erreurs statistiques dans une sphére avec un rayon de 2 cm est plus petite que 0.5%.

Les résultats obtenus sont présentés sous la forme de différence de dose voxel par voxel

dans une sphére ayant un rayon de 2 cm pour la source d’iode et 1.5 cm pour la
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source de palladium (les raisons pour ce choix de rayon sont présentées a la section
2.4). La comparaison des distributions de dose s’effectue comme suit. Une premiére
simulation est effectuée & partir des données de référence des tissus humains considérés.
La distribution de dose obtenue est considérée comme étant la distribution de dose
de référence. Une seconde simulation est effectuée ot la composition des matériaux est
déterminée a partir du modéle de tissu réduit a trois éléments (présenté a la section 2.5).
La différence de dose dd; de chaque voxel entre de la distribution de dose résultante

ddi*s* et de la distribution de dose de référence dd;ef est calculée,

ddy = [ 9501 1001 (2.3)
= ddzef ol . .

Les résultats sont quantifiés en terme de la moyenne de la différence de dose DD voxel

par voxel dans une sphére centrée a la position de la source,

N
1
DD = ; ddy, , (2.4)

ol N est le nombre de voxel dans la sphére, ainsi qu’en termes d’écart-type des diffé-

rences de dose dans la sphére opp,

;XN

obp =\ 7T ;(ddk —DD)?. (2.5)

L’objectif du modéle de tissu réduit a trois éléments est de réduire la composition ato-
mique du tissu en question a trois éléments de sorte que la dosimétrie du tissu résultant
est équivalente a celle du tissu ou les paramétres de référence sont utilisés pour une
source donnée et ce a partir de la détermination du numéro atomique effectif et de la
densité électronique déterminés a partir des images DECT. Pour ce faire, les concen-
trations des trois éléments et la densité doivent étre déterminées. Ces déterminations

sont 1’'objet des deux sections suivantes.

2.3 Détermination de la densité des tissus réduits

La densité utilisée est déterminée a partir d’une régression linéaire p = a,(pe/pe,cau) +0,

effectuée sur la densité de référence en fonction de la densité électronique de référence.
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FIGURE 2.1: Régression linéaire de p (g/cm?) versus pe/pe.can pour les tissus out Z.pp <
8.5 et olt Zgpy > 8.5 pour les 73 tissus humains.

Tableau 2.3: Parameétres a, (g/cm?) et b, (g/cm?) des régressions linéaires de p (g/cm?)
VErsus pe/Pe.cau-

a, (g/em®) b, (g/cm?)
Tissus out Zgpr < 8.5 1.1231 -0.11988
Tissus ou Zeff > 8.5 1.1737 -0.16980

En effet, la densité électronique de chaque voxel des images acquises est a priori in-
connue mais peut étre déterminée avec la méthode de soustraction des énergies [67],
méthode qui a été utilisée dans ce mémoire et qui est expliquée au chapitre 3. Cette ré-
gression linéaire permet donc la détermination de la densité pour chaque voxel & partir
de la détermination de la densité électronique des images DECT. Dans le but d’amé-
liorer la justesse de la détermination de la densité électronique, la liste des 73 tissus
humains a été séparée en deux groupes, soit les tissus mous pour lesquels Z.;r < 8.5
et les tissus denses ou Z.sy > 8.5. Une régression linéaire a été appliquée aux deux
groupes et les résultantes sont présentées a la Fig. 2.1. Les valeurs des parametres a,

et b, sont présentés au Tableau 2.3.
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2.4 Détermination des concentrations des tissus
réduits

Les concentrations de deux des trois éléments, wsy et w3, sont déterminées par la conser-

vation des concentrations,

w1 +CU2—|—(U3:1, (26)

et par 'Eq. (2.1). La concentration w; est par la suite variée, ce qui fixe les concentra-
tions ws et ws. S’en suit un calcul de la distribution de dose pour ces tissus réduits pour
chaque essai de w;. Les différences de dose entre les distributions résultantes et celles
de référence sont par la suite calculées et mise en graphique par rapport a la concen-
tration w;. Une régression linéaire est appliquée et 1’équation résultante est utilisée
pour déterminer les concentrations pour lesquelles la différence de dose est nulle. Les
concentrations w; pour lesquelles la différence de dose est zéro sont par la suite misent
en graphique en fonction du numéro atomique effectif de tous les tissus considérés. Une
régression linéaire est appliquée a ces données. Le résultat de la régression linéaire peut
ensuite étre utilisé pour attribuer la concentration w; (et donc ws et ws) a partir de la

détermination du numéro atomique effectif de chaque voxel des images DECT.

La distribution de dose obtenue avec les paramétres de référence peut étre reproduite
avec le modele de tissu réduit a trois éléments. Par contre, le choix des trois éléments
est crucial. Une combinaison de trois éléments fonctionne seulement si la différence de
dose entre un fantome homogéne constitué d’un seul de ces éléments et un fantéome avec
les paramétres de référence d’un tissu en question est positive et que si la différence de
dose entre un fantome homogéne constitué d’un des deux autres éléments par rapport
au fantome de référence est négative. En d’autres termes, les distributions de dose
résultantes de trois fantomes homogénes constitués respectivement par les trois éléments
choisis ne doivent pas résulter en trois différences de dose toutes négatives ou encore
toutes positives. Un exemple de cet argument est illustré a la Fig. 2.2 pour les tissus (a)
Adipose low Z et (b) Bone ot au moins une différence de dose est positive et une autre

est négative provenant de fantéme homogéne constitué uniquement d’un seul élément.

Un choix naturel d’élément pour les matériaux avec un Z. sy bas sont les éléments H, C
et O. En effet, ces éléments constituent plus de 90% de la composition des matériaux
considérés. Il est a noter qu’il existe un intervalle de concentration d’hydrogéne wgy

pour lesquels les Eqgs. (2.1) et (2.6) sont simultanément satisfaites pour un matériel
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FIGURE 2.2: Différence de dose entre un fantéme homogeéne constitué d’un seul élément
et un fantéme ayant les paramétres de référence pour les tissus (a) Adipose low Z et
(b) Bone.

Tableau 2.4: Intervalle de validité de la concentration d’hydrogene [wi™ wihe*] (%)
pour lequel les Eqgs. (2.1) et (2.6) sont satisfaites pour les tissus considérés.

Tissu Zeps  Elements  wf™ (%) wie (%)
Adipose low Z 6.23 H,C,0 0.0 39.3
Adipose mean Z 6.42 H,C,O 0.0 34.9
Yellow red marrow  6.74 H,C,O 0.0 27.6
Gland mean Z 7.02 H,C,0 0.0 21.4
Skin mean Z 7.36 H,C.,O 0.0 13.6
Prostate A 7.50 H,C,0 0.0 10.7
Muscle mean Z 7.56 H,O,P 9.4 80.7
Urine 7.74 H,O,P 5.6 79.3
Cartilage 8.02 H,0,P 0.0 77.1
Sternum 10.62 H,O,P 0.0 50.9
Ribs 26 11.76  H,0O,P 0.0 37.6
Cortical bone 13.63 H,O,P 0.0 15.3

donné (ou pour un Z.s; donné). Les intervalles de validité pour lesquels ces conditions
sont satisfaites sont présentés au Tableau 2.4 pour les tissus. Les concentrations we
et wo sont négatives ou plus grandes que 1 si wy n’est pas dans cet intervalle. Il est
observé que l'intervalle de validité est plus petit alors que le numéro atomique effectif
est augmenté. En effet, les éléments H, C et O ne sont plus valides pour un Z.¢; > 7.51

et les éléments H, O, et P ont été choisis pour ce cas.

L’hydrogéne a été choisi pour tout Z. ;s parce qu’il facilite la détermination des concen-

trations pour lesquelles la distribution de dose acquise avec les tissus réduits représente
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le mieux la distribution de dose de référence. En effet, une petite variation de la concen-
tration d’hydrogéne résulte en une petite variation de la différence de dose, ce qui n’est
pas le cas pour les autres éléments oli une variation de leur concentration résulte soit
en une grande variation de la différence de dose ou soit en des concentrations qui sont a
I’extérieur de l'intervalle de validité. Ceci est principalement di au fait qu'une variation
de la concentration d’hydrogéne varie faiblement la contribution des effets Compton et
photoélectrique du tissu réduit. Plus la concentration d’hydrogéne est réduite, plus la
concentration des deux autres éléments est augmentée et donc plus l'effet photoélec-

trique du tissu réduit est dominant.

L’oxygene est choisi pour tout Z.s; pour permette des études futures sur le role de cet
élément dans les cellules cancéreuses. En effet, la présence d’oxygéne dans les cellules
cancéreuses est importante car elle rend les cellules davantage radiosensibles et donc
permet une meilleure réponse aux traitements de radiothérapie. Le carbone et le phos-
phore sont choisis dus a leur abondance dans les tissus humains dépendamment de leur
Zrf. D’autres combinaisons d’élément peuvent aussi reproduire la distribution de dose

de référence si les conditions par rapport aux différences de dose sont respectées.

La détermination des concentrations pour lesquelles la distribution de dose représente
le mieux la distribution de dose de référence est effectuée en variant la concentration
d’hydrogéne. Un exemple des différences de dose calculées pour trois concentrations
d’hydrogene pour le tissu Adipose low Z est présenté a la Fig. 2.3. Les différences
de dose sont calculées en comparant les deux distributions de dose voxel par voxel. Ce
processus est illustré a la Fig. 2.4 pour le tissu Adipose low Z. Une régression linéaire est
effectuée sur les différences de dose acquises en fonction des concentrations d’hydrogeéne.
Cette courbe est par la suite utilisée pour calculer la concentration d’hydrogéne pour
laquelle la différence de dose obtenue avec le modéle de tissu réduit est égale a celle de

référence.

Le rayon de la sphére dans laquelle la différence de dose est calculée a été varié pour
étudier son impact. Les résultats sont présentés a la Fig. 2.5 pour deux tissus humains
soit Adipose low Z et Bone avec une source d’iode. La concentration d’hydrogéne pour
laquelle les différences de dose sont nulles demeure la méme alors que le rayon de la
spheére est augmenté jusqu’a 30 mm pour les tissus mous, tel que démontré pour le tissu
Adipose low Z. L’écart-type des différences de dose augmente par contre alors que le
rayon de la sphére est augmenté. Ceci est causé par l'effet de la chute de dose par rapport

a la distance. Ceci est démontré plus clairement pour le tissu Bone. En effet, la chute de
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FIGURE 2.3: Différence de dose (%) de la couche située dans le plan z = 0 de la sphére
pour trois concentrations d’hydrogéne wy (%) |wg = 0.1 % (a), wyg = 11.7 % (b) et wy
= 39.3 % (c)| pour le tissu Adipose low Z.
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FIGURE 2.4: Différence de dose (%) en fonction de la concentration d’hydrogéne wy
(%) pour le tissu Adipose low Z.

dose est trés rapide pour ce matériel due a sa densité ce qui peut causer une erreur dans
la détermination des concentrations d’hydrogéne pour lesquelles les différences de dose
sont nulles. En effet, on remarque a partir de cette figure que la concentration n’est plus
constante avec un rayon de 30 mm. Les écart-types augmentent de maniére non-linéaire

avec le rayon de la sphére pour le tissu Bone. En effet, la dose déposée est trés petite
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FIGURE 2.5: Différence de dose (%) en fonction de la concentration d’hydrogéne wy
(%) alors que le rayon (mm) de la sphére est varié avec une source d’iode pour 2
tissus humains soit Adipose low Z (a) et Bone (b). Les courbes sont les régressions
linéaires appliquées sur les données. Les sous-graphiques présentent les écart-types des
différences de dose alors que le rayon de la sphére r (mm) varie pour wy = 11.7 % dans
le cas du tissu Adipose low Z et pour wy = 3.8 % dans le cas du tissu Bone.
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FIGURE 2.6: Différence de dose (%) en fonction de la concentration d’hydrogéne wy
(%) pour les tissus avec une source d’iode avec les éléments H,C,0 (a) et H,O,P (b)
utilisées pour effectuer les régressions linéaires.

a de grandes distances (> 20 mm pour ce matériel) et les différences locales de dose
sont donc trés élevées. Suite a ces observations, le rayon de la sphére dans laquelle les
différences de dose sont calculées est fixé a 20 mm pour les 12 tissus humains considérés
avec une sourde d’iode. Les différences de dose utilisées pour effectuer les régressions

linéaires pour les 12 tissus sont présentées a la Fig. 2.6.

L’exercice a été répété pour les tissus humains avec une source point dont le spectre
d’énergie est celui du palladium. Le rayon de la sphére dans lequel les différences de

dose sont calculées a aussi été varié et les résultats sont présentés a la Fig. 2.7 pour les
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FIGURE 2.7: Différence de dose (%) en fonction de la concentration d’hydrogéne wy (%)
alors que le rayon (mm) de la sphére est varié pour 2 tissus humains avec une source de
palladium soit Adipose low Z (a) et Bone (b). Les courbes sont les régressions linéaires
appliquées sur les données.

tissus Adipose low Z et Bone. On remarque a partir de ces figures que les différences
de dose doivent étre calculées dans une sphére ayant un rayon plus petit que lorsque
comparé avec les résultats obtenus avec la source d’iode. En effet, ’énergie moyenne du
palladium (Epg = 20.74 keV) est plus petite que I'énergie moyenne de l'iode (E; = 28.37
keV) [24] et donc leffet photoélectrique est davantage dominant pour cette premiére
source. L’atténuation est donc plus importante a de petites distances par rapport a une
source d’iode. Ceci est apparent pour le tissu Bone ou la concentration d’hydrogéne
pour laquelle la différence de dose est nulle dans une sphére avec un rayon de 20 mm
est significativement plus basse que les concentrations d’hydrogéne ot le rayon de la
sphére est de 10 mm ou 15 mm. Le cas ou le rayon de la sphére est de 30 mm pour
ce matériel est intéressant. En effet, le rayon de la sphére est tellement large que la
moyenne de la différence de dose est dominée par le bruit. En résulte des différences de
dose toutes négatives et la détermination de la concentration d’hydrogéne pour laquelle
la différence de dose est nulle ne peut étre effectuée. Un rayon de 15 mm a donc été
utilisé pour la source de palladium. Les concentrations d’hydrogéne pour lesquelles
les différences de dose sont zéros peuvent aussi étre déterminées avec une source de
palladium. L’on conclut donc que la méthode des tissus réduits a trois éléments peut
étre construite avec ce spectre d’énergie. De plus, il est attendu que ce modéle peut
aussi étre construit avec d’autres sources utilisées en curiethérapie, tel que Ir'%2, ou

encore avec d’autres particules, par exemple avec des protons.

22



Tableau 2.5: Paramétres ag (%) et by (%) des régressions linéaires de wy (%) versus
Zeff .

ag (%) bu (%)
Tissus ot Zgsp < 7.51 -1.067  18.307
Tissus out Zgpp > 7.51  -1.094  18.867

2.5 Modéle de tissu réduit a trois éléments

Les concentrations d’hydrogéne pour lesquelles la différence de dose est nulle sont pré-
sentées a la Fig. 2.8 en fonction du numéro atomique effectif des tissus considérés. Il
est & noter que les concentrations d’hydrogéne obtenues pour les tissus humains avec
le spectre d’énergie du palladium sont plus petites que celles obtenues avec le spectre
d’énergie de liode. Ce comportement s’explique par les spectres d’énergie des deux
sources caractérisés par leurs énergies moyennes. En effet, 'énergie moyenne du palla-
dium est plus petite que ’énergie moyenne de l'iode (tel que mentionné auparavant)
et l'effet photoélectrique est dominant pour cette premiére source. Ceci se traduit par
une distribution de dose de référence plus élevée a petites distances obtenue avec une
source de palladium plutot qu’avec une source d’iode pour le méme tissu. Pour repro-
duire donc cette distribution de dose, la concentration des éléments contribuant le plus
a leffet photoélectrique (Z élevé) doit donc étre plus élevée en utilisant une source de
palladium plutét qu’une source d’iode. Dans le cas des tissus denses (Z.s; élevé) par
exemple, les concentrations d’oxygéene et de phosphore sont donc plus élevées et par le

fait méme la concentration d’hydrogéne plus basse.

Des régressions linéaires de type wy = apgZesy + by ont été effectuées sur les concen-
trations d’hydrogéne pour lesquelles les différences de dose sont nulles par rapport au
numéro atomique effectif des tissus avec une source d’iode pour les éléments H,C,O et
H,O,P respectivement. Ces régressions sont présentées a la Fig. 2.9. Les deux régimes
sont séparés par Z.yy = 7.51 pour des raisons d’intervalle de validité, tel qu’expliqué a
la section 2.4. Les paramétres ay et by impliqués dans ces régressions sont présentés
au Tableau 2.5.

Les résultats présentés aux Tableaux 2.3 et 2.5 sont les parameétres essentiels du modeéle
de tissus réduits a trois éléments. Ces parameétres utilisés avec les équations linéaires
permettent 'attribution d’une composition atomique et d’une densité a chaque voxel
des images DECT suivant la détermination de la densité électronique et le numéro

atomique effectif lorsqu’une source d’iode est utilisée. Ce modéle est appliqué a une
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FIGURE 2.8: Concentration d’hydrogéne wbP=% (%) ou la différence de dose est nulle

en fonction du numéro atomique effectif Z ;¢ pour les tissus avec une source d’iode et
de palladium. La ligne en tiret est placée a Z.py = 7.51 et sépare les régions ou les
éléments H,C,0 et H,O,P sont utilisés.

série d’images DECT acquise expérimentalement dans le chapitre suivant et comparé

a une autre méthode d’identification de tissu rapportée dans la littérature.
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lesquelles la différence de dose est nulle w2P=%% (%) en fonction du numéro atomique

effectif Z.¢¢ pour les tissus avec une source d’iode.
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Chapitre 3

Applications du modéle de tissu réduit

a trois éléments

Le modéle d’identification de tissu réduit & trois éléments développé au chapitre 2 est
appliqué sur des images DECT de fantome acquises cliniquement dans ce chapitre.
En effet, le modéle est testé sur des images acquises suite au scan d’'un fantome de
calibration et sur des tissus humains pour lesquels les nombres CT ont été déterminés
empiriquement a partir des mesures effectuées sur les images du fantéme de calibration.
Les résultats du modéle de tissu réduit a trois éléments sont comparés avec une méthode
d’identification déja existante dans la littérature, soit 'identification des matériaux par
la distance de Mahalanobis [51].

Les détails reliés a 'obtention des images DECT sont premiérement exposés. L’appli-
cation des deux modeles d’identification des matériaux dépendent de la détermination
de la densité électronique et du numéro atomique effectif de chaque voxel. La détermi-
nation de ceux-ci est exposée et les résultats sur les images acquises sont présentés. Par
la suite, la méthode d’identification de tissu par le calcul de Mahalanobis est expliquée.
Les deux modéles sont premiérement appliqués directement sur les voxels des images
DECT du fantome de calibration et les résultats sont présentés en termes de différence
de dose obtenue suite a des simulations Monte Carlo en utilisant une source point avec
le spectre d’énergie de 'iode. Les deux modéles sont par la suite appliqués a des tissus
humains. Les distributions de dose résultantes des deux modeéles d’identification de tissu
sont calculées et présentées. Finalement, les deux modéles sont comparés en termes de

justesse des résultats et d’implémentation clinique.
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Tableau 3.1: Matériaux du fantéme de calibration Gammex RMI 467. Le numéro ato-
mique effectif Z.r, la densité électronique par rapport a celle de 'eau p./peequ, la
densité p (g/cm?) ainsi que la composition atomique des tissus (%) sont présentés.

Matériel Zeff pe/Pe,ean P Composition atomique
(g/em®) (%)
H C N (@) Mg Al P Cl Ca

BrainSR2 6.09 1.05 1.05 10.83 72.54 1.69 14.86 0.00 0.00 0.00 0.08 0.00
AdiposeAP6  6.21 0.93 0.95 9.06 72.29 225 16.27 0.00 0.00 0.00 0.13 0.00
BreastBR12 6.93 0.96 0.98 8.59 70.10 2.33 17.90 0.00 0.00 0.00 0.13 0.95
Water 7.48 1.00 1.00 11.20 0.00 0.00 88.80 0.00 0.00 0.00 0.00 0.00
Solid Water 7.74 0.99 1.02 8.00 67.29 239 1987 0.00 0.00 0.00 0.14 231
Liver 7.74 1.06 1.10 8.06 67.01 2.47 20.01 0.00 0.00 0.00 0.14 231
BonelB3 10.42 1.09 1.13 6.67 55.65 1.96 23.52 0.00 0.00 3.23 0.11 8.86
BoneB200 10.42 1.10 1.15 6.65 55.51 1.98 23.64 0.00 0.00 3.24 0.11 8.87
CB2-30% 10.90 1.28 1.33 6.68 53.47 2.12 2561 0.00 0.00 0.00 0.11 12.01
CB2-50% 12.54 1.47 1.56 4.77  41.61 1.52 32.00 0.00 0.00 0.00 0.08 20.02
Bone SB3 13.64 1.69 1.82 3.41 3141 1.84 36.50 0.00 0.00 0.00 0.04 26.80

3.1 Acquisition d’images DECT d’un fantome de

calibration

Les modeles d’identification des tissus sont testés & partir d’images acquises grace a un
tomodensitomeétre a double énergie (Siemens SOMATOM Definition FLASH, Siemens
Medical, Forchheim, Germany) opéré a 80 kVp et 140 kVp. Le fantdéme de calibration
Gammex RMI 467 (Gammex, Middleton, WI) a été scanné avec quatre paramétres
différents de CTDI,,;, soit 15 mGy, 20 mGy, 25 mGy et 30 mGy. La densité et com-
position atomique des matériaux du fantéome ont été fournies par le manufacturier et
sont présentées au Tableau 3.1. Le numéro atomique effectif et la densité électronique
présentés dans ce tableau sont calculés respectivement a partir des Eqgs. (2.1) et (2.2).
Les matériaux Lung300 et Lung450 généralement inclus comme matériaux standards
du fantome Gammex n’ont pas été considérés dans cette analyse étant donné que leur
identification peut se faire de maniére trés simple étant donné leurs faibles densités. Les
images ont été reconstruites avec la méthode de reconstruction itérative sinogram affir-
med iterative reconstruction (SAFIRE) avec un niveau 5 et une épaisseur de coupe de 3
mm. Il a été vérifié que la méthode de reconstruction SAFIRE n’affecte pas la moyenne
des nombres CT dans la région d’intérét choisie mais plutot réduit 1’écart-type, c’est-
a-dire réduit le niveau de bruit dans les images [68]|. La valeur du pas a été maintenu
constante a 0.4 pour toutes les acquisitions. Il est important que le pas soit relativement
élevé pour ne pas que certaines parties du fantoéme soit scannées & de multiples reprises
et donc modifie la valeur moyenne des nombres CT par rapport aux valeurs de dose.

Il a été vérifié qu’avec le scanner utilisé, toutes valeurs de pas supérieures a 0.2 sont
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correctes. Les régions d’intérét choisies couvrent 90% des matériaux du Gammex RMI
467. Cinq coupes situées a la moitié du fantéme sont considérées pour chaque image ce
qui fournit environ 3380 pixels pour chaque matériel. Les images d’une coupe utilisées
lors de ’analyse pour les deux énergies ainsi pour que les quatre doses sont présentées a
la Fig. 3.1 alors que les régions d’intéréts ainsi que les noms de matériaux sont présentés
a la Fig. 3.2. La moyenne des nombres CT ainsi que leurs écart-types sont présentés a
la Fig. 3.3. Il est démontré qu’une augmentation de la dose n’affecte pas la moyenne
des nombres CT mais plutot réduit leurs écart-types et donc le niveau de bruit dans

les images, tel qu’attendu.

3.2 Détermination de p. et Z.;y & partir d’image
DECT

La premiére étape pour l'application des modéles d’identification de tissu est la dé-
termination de la densité électronique et du numéro atomique effectif d’un matériel a
partir des images acquises avec le tomodensitométre a double énergie. Deux méthodes
existent dans la littérature pour effectuer ces déterminations, soit la méthode spectrale
[15] et la méthode de soustraction des énergies [67] utilisée en tandem avec la méthode
de calibration [69]. La méthode spectrale utilise une approximation du spectre des éner-
gies pour résoudre itérativement la densité électronique ainsi que le numéro atomique
effectif. Plusieurs incertitudes sont reliées a cette méthode dues au fait que les spectres
d’énergie ainsi que la réponse du détecteur doivent étre connus a priori. Cette méthode
n’a donc pas été considérée dans ce mémoire. La méthode de soustraction des énergies,
fournissant la densité électronique, et la méthode de calibration, fournissant le numéro
atomique effectif, reposent sur une calibration effectuée sur des images DECT acquises
en clinique. Ces deux méthodes ont été utilisées dans ce mémoire et sont détaillées dans

cette section.

3.2.1 Détermination de p,

Une méthode simple pour la détermination de la densité électronique a été proposée
dans [67]. Cette méthode est inspirée par le fait que la densité électronique peut étre
exprimée comme étant la soustraction pondérée des coefficients d’atténuation linéaire
a deux énergies différentes [70]. Une quantité représentant la soustraction pondérée des

nombres CT aux deux énergies AHU est introduite
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FIGURE 3.1: Images DECT du fantéme de calibration Gammex RMI 467 d’une coupe
utilisée pour les deux énergies (80 kVp et 140 kVp) aux quatre valeurs de dose utilisées.
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FIGURE 3.2: Régions d’intérét des matériaux du fantome Gammex RMI 467 utilisées
(a) ainsi que les noms des matériaux du fantome Gammex (b).
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FIGURE 3.3: Moyenne des nombres CT acquis & 80 kVp (a) et 140 kVp (b) ainsi que
leurs écart-types (c) et (d) pour les 11 matériaux du fantome Gammex RMI 467.

AHU =(1+a)HUy — aHU|, , (3.1)
ou HUy et HUy, sont les nombres CT exprimés en unité de Hounsfield pour la haute et

basse énergie respectivement et ot « € [0, 1] est le facteur de pondération. La densité

électronique p. est par la suite déterminée en assumant une relation de la forme
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FIGURE 3.4: Moyennes des densités électroniques (a) ainsi que leurs écart-types o,
(b) mesurés a partir des images DECT pour les 4 valeurs de CTDI,,; et pour tous les
matériaux du fantéome Gammex. La comparaison entre les valeurs mesurées p*“® et de
référence pl¢/ est aussi présentée (c) ainsi que que la différence relative entre les deux
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AHU

—+1. 2
1000 N (3:2)

Pe =
Il a été démontré que le facteur de pondération a est un paramétre indépendant du
type de matériel [67]. Ce facteur est donc spécifique au tomodensitomeétre seulement et
peut étre déterminé comme suit. Supposons que les nombres CT aux deux énergies de
différents matériaux sont disponibles pour lesquels la densité électronique de référence

est connue. L’équation (3.1) est déterminée en variant le paramétre . Pour chaque

paramétre « tenté, un estimé de la densité électronique est ajusté par rapport a la

cal

densité électronique calibrée p¢

comme suit,

AHU n
1000

cal

Pe bs . (3.3)

:as

ol a, et by sont des constantes d’ajustement de courbe. Le coefficient de détermination
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Tableau 3.2: Paramétres ag, by et a de 'Eq. (3.3) calculés par une régression linéaire par
la méthode de soustraction des énergies pour la détermination de la densité électronique
pour les 4 valeurs de CTDI,,; utilisées. Le coefficient de corrélation est R? > 0.999 pour
les 4 régressions linéaires.

CTDIL,, (mGy) Qg b «
15 1.021 0.9941 0.475
20 1.010 0.9944 0.464
25 1.012  0.9947 0.467
30 1.025 0.9950 0.479
2 T T T T T T
B o CTDl, =30mGy T
¢ CTDI,, =25mGy
1.8 + CTDI,, =20 mGy
L X CTDI, =15mGy o )
—— Régression linéaire pour la série CTDE 30 mGy| : v
1. 6 I ---- Régression linéaire pour la série CTD¥ 25 mGy A —
....... Régression lineaire pour la série CTD¥ 20 mGy, ) '
R Régression linéaire pour la série CTD¥ 15 mGy 75 7
T 14l _
O:D .
1.2+ .
1- _
0§ 1 | 1 | 1 | 1 | 1
-200 0 200 400 600 8(
AHU (HU)

FIGURE 3.5: Densité électronique de référence p’¢f en fonction de AHU (HU) (tel
que déterminé a ’'Eq. (3.1)) pour les matériaux du fantome Gammex. Les régressions
linéaires effectuées pour la détermination de la densité électronique sont présentées. Les
parameétres des régressions sont présentés au Tableau 3.2.

r? est déterminé et le paramétre optimal o est choisi comme étant celui pour lequel 2
est maximal. Les paramétres as, bs et o ainsi déterminés fournissant p = p, peuvent

donc étre utilisés pour attribuer une densité électronique a chaque voxel d’une image
DECT.

Cette méthode a été appliquée au fantome Gammex RMI 467 et les paramétres déter-

minés pour chaque valeur de CTDI,,; sont présentés au Tableau 3.2. Les régressions

33



linéaires sont présentées a la Fig. 3.5. Les paramétres a, et b, ont été déterminés pour
chaque valeur de CTDI,,; pour démontrer que les régressions résultantes sont similaires.
Il est & noter que ces paramétres ne devraient pas dépendre de la dose en théorie et donc
toutes les séries auraient aussi pu étre utilisées dans le but d’effectuer une seule régres-
sion linéaire. Les moyennes et les écart-types des densités électroniques des matériaux
du fantéme Gammex ainsi que la comparaison entre les valeurs mesurées et de référence
sont présentés a la Fig. 3.4. L’augmentation de la dose réduit le niveau de bruit dans
les images ce qui a pour effet de réduire 1’écart-type de la densité électronique comme
présenté a la Fig. 3.4 (b). Ceci est vrai pour tous les matériaux du fantdome Gammex
excepté pour le matériel CB230% pour lequel 'écart-type obtenu a 25 mGy est plus
petit que celui obtenu a 30 mGy. La différence relative entre les deux est trés petite
et peut étre considérée comme étant du méme ordre. La différence entre les valeurs
mesurées et de référence est trés petite pour tous les matériaux considérés. En effet, les

différences relatives sont toutes plus petites que 1% dans tous les cas.

3.2.2 Détermination de Z.y;

La détermination du numéro atomique effectif d’'un voxel d’'une image DECT est effec-
tuée a partir d’'une méthode de paramétrisation du ratio des coefficients d’atténuation
linéaire obtenus a haute et basse énergie. Cette méthode est introduite dans [69]. Cette
procédure est inspirée par la paramétrisation du coefficient d’atténuation linéaire ¢ d'un
matériel ayant une densité p, un numéro atomique Z et un nombre de masse A a une

énergie F,

. pNA%[ZKKN(E) + 2 ERAY(B) + 27 KPE(E)] (3.4)
ot KXV est le coefficient de Klein-Nishina, K4Y est la contribution des collisions
élastiques et la correction pour les collisions inélastiques et K7F est la contribution
photoélectrique de I'atténuation [71]. Les exposants n et m ont pour valeur 2.86 et 4.62
respectivement. La méthode repose sur I’hypothése que le numéro atomique Z dans
I'Eq. (3.4) peut étre remplacé par le numéro atomique effectif d'un matériel Z;; et que
le ratio (Z.s¢/A) peut étre approximé comme étant constant pour les tissus humains.

Sous ces conditions, 'Eq. (3.4) peut étre réécrite sous la forme
UE =~ pNA[AE -+ BEZ:f}l + CEng;l] y (35)
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ol pup correspond a la moyenne de 'atténuation linéaire mesuré par un tomodensito-
meétre & une énergie E. Les constantes Ag, B et C sont la réponse moyenne en énergie
des facteurs K dans 'Eq. (3.4) et sont dépendantes de I’énergie E. En prenant le ratio

(tp.m/ 1B Hea) & haute énergie et (up /1tp, L can) & basse énergie, 'on obtient

n—1 m—1
_pen _ Apit BerZeyy + Cpilly
pern  Apg+ BE,HZ:f_fl + CE,HZ:}}I ’

L
1elp (3.6)
ot les termes (g [ equ €6 1L, L ean SONt inclus dans les parametres A, B et C'. Les nombres

CT mesurés en unité de Hounsfield (HUg) sont définis par

HE HUE

= 1. 3.7
jiems 1000 (3.7

La détermination générale de Z. ;¢ & partir d’'une série d'images DECT s’effectue comme
suit. Une mesure du ratio uup|% est premiérement obtenue a partir d’images DECT d’un
fantome pour lequel les compositions atomiques des matériaux sont connus. Le numéro
atomique effectif de référence est calculé avec 1'Eq (2.1). Les constantes AgrL, Be L,
Ce.L, Agu, Beu, Cpu, m et n sont déterminées en effectuant une régression non-
lindaire de la forme de 1'Eq. (3.6) des ratios up|% mesurés en fonction des numéros
atomiques effectifs de référence des matériaux du fantome de calibration. L’équation
(3.6) peut donc étre utilisée par la suite pour calculer Z,;; a partir du ratio pup|% mesure

dans un voxel d’une série d’image DECT étant donné que les constantes sont connues.

Il a été démontré que 'Eq. (3.6) peut étre simplifiée aux énergies considérées (80 kVp
et 140 kVp) [69]. Premiérement, la constante Agj peut étre inclus dans les autres

parameétres en divisant le numérateur et dénominateur par cette quantité,

1+ (BE,L/AE,L>Z:f}1 + (CEL/AE’L)Z:};l
Apu/AeL) + (BE,H/AE,L)Z:f_fl + (CE,H/AE,L>Z:};1 '

L

pelh = ( (3.8)
De plus, les ratios (Bg/AgL) et (Ben/Ag.L) sont petits (tel qu'observé suite aux
régressions linéaires) et peuvent étre ignorés. Ces ratios sont proportionnels aux termes
correspondant aux collisions élastiques et inélastiques et ces interactions ne sont pas

dominantes aux énergies considérées. L’expression résultante est donc,

-1
1+ BZ";

L Dym=1>
C+DZl;

pels = (3.9)
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Tableau 3.3: Paramétres B, C, D, m de 'Eq. (3.9) calculés par des régressions non li-
néaires pour la détermination du numéro atomique effectif pour les 4 valeurs de CTDI,;
utilisées. Le coefficient de corrélation R? est présenté pour les 4 régressions.

CTDIL,, B C D m r?
(mGy) (x107%) (x1079)
15 1.349 1.070 3.322 4.2292  0.9904
20 1.460  1.072  4.342  4.2376 0.9958
25 1.524  1.073  5.446  4.2745 0.9967
30 1.408 1.073 5163  4.3162 0.9975
1 -4 T | T T T T
O Cibl,,=30mGy
& CTDI, =25 mGy
" | + cTDI,, =20mGy i
x CTDI =15 mGy
—— Régression linéaire pour la série CTD¥ 30 mGy)|
1 . 2 — | ---- Regression lineaire pour la série CTP¥ 25 mGy i —
....... Régression linéaire pour la série C'&P# 20 mGy| i
- | |- Régression linéaire pour la série CTP¥ 15 mGy

4 6 8 10 12 1.

FIGURE 3.6: Numéro atomique effectif de référence Z;f}c en fonction de uglh (tel que

déterminé a 'Eq. (3.7)) pour les matériaux du fantome Gammex. Les régressions non
linéaires effectuées pour la détermination du numéro atomique effectif sont présentées.
Les paramétres des régressions sont présentés au Tableau 3.3.

ou

Cp,L

o . AE,H . CE,H
— I
AE,L

B = . D= .
Apr ApL

C

(3.10)

L’équation (3.9) est utile car elle permet la détermination analytique du numéro ato-
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mique effectif & partir du ratio ug|k calculé a partir des images DECT par rapport a
'Eq. (3.6) ot la détermination de Z.;; doit se faire numériquement. L’équation (3.9)
a donc plutot été retenue pour effectuer la détermination de Z.fy dans ce mémoire.
Une régression non-linéaire de I'Eq. (3.9) a été effectuée sur les ratios x| mesurés en
fonction du numéro atomique de référence pour chaque valeur de CTDI,,; & partir des
images DECT du fantéme Gammex. Les régressions non linéaires sont présentées a la
Fig. 3.6 et les paramétres B, C, D et m au Tableau 3.3. A noter qu’une seule régression
aurait pu étre effectuée prenant en compte les quatre séries de CTDI,,; étant donné que
les résultats des régressions sont similaires. Ceci est attendu car les paramétres B, C,
D et m ne dépendent pas de la dose. L'inverse de I'Eq. (3.9) est par la suite appliquée
a chaque voxel des images DECT avec les paramétres du Tableau 3.3 pour déterminer
Zeyr & partir des ratios pup|5 mesurés sur des images DECT. Tel que discuté au chapitre
2, l'attribution des concentrations des éléments dépend du numéro atomique effectif.
Il appert que cette attribution n’est valide que pour un intervalle donné de numéro
atomique effectif. Dans le cas de la méthode d’identification présentée au Tableau 2.5,
seulement les numéros atomiques effectifs compris entre [5.59, 14.75] sont valides. Bien
que tous les numéros atomiques effectifs de référence soient compris dans cet intervalle,
le niveau de bruit fait en sorte que certains voxels ont un numéro atomique effectif plus
petit que 5.59. Cette derniére valeur est donc attribuée a ces voxels. Le pourcentage de
voxels présentant ce phénoméne est présenté a la Fig. 3.8. On y remarque que ceci re-
présente prés de 30% dans le pire des cas (CTDIL,,; = 15 mGy pour le matériel Adipose
APG). Aucun voxel pour lequel le numéro atomique effectif est plus grand que 14.75

n’a été observé.

Les moyennes et écart-types des numéros atomiques effectifs mesurés pour le fantome
Gammex RMI 467 sont présentés a la Fig. 3.7 ainsi que les différences relatives entre
les valeurs mesurées et de référence. L’augmentation de la dose réduit ’écart-type du
numéro atomique effectif comme présenté a la Fig. 3.7 (b) étant donné que cette aug-
mentation réduit le niveau de bruit sur les images. Ceci est observé pour tous les
matériaux du fantéme Gammex. Les différences relatives entre les valeurs mesurées et
de référence sont comprises entre £9%. Les différences sont toutes plus élevées que
lors de la détermination de la densité électronique. Ceci est attendu étant donné que
le fantéme Gammex RMI 467 est optimisé pour reproduire la densité électronique des
matériaux et non le numéro atomique effectif. Le meilleur cas est obtenu avec CDT'I,;
= 30 mGy pour lequel les différences sont toutes plus petites que 5%. En terminant, les

résultats présentés aux Figs. (3.4) et (3.7) sont détaillés au Tableau B.1 de I’Annexe B
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FIGURE 3.7: Moyennes des numéros atomiques effectifs (a) ainsi que leurs écart-types
OZuss (b) mesurés a partir des images DECT pour les 4 valeurs de CTDI,,; et pour tous
les matériaux du fantome Gammex. La comparaison entre les valeurs mesurées Z;15" et

de référence Z;f; est aussi présentée (c) de plus que la différence relative entre les deux

(d).

étant donné leur importance lors des sections suivantes.

3.3 Identification de tissu avec la distance de
Mahalanobis

La distance de Mahalanobis [51] mesure la distance entre un point et une distribution
de point définie par une moyenne g et un écart-type o. Cette mesure de distance
se distingue donc de la distance euclidienne par le fait qu’elle prend en compte la
corrélation de la série de point dans la distribution. La distance de Mahalanobis s’avére
une mesure plus appropriée que la distance euclidienne dans le contexte d’identification

de tissu car cette distance prend compte le niveau de bruit dans les images DECT.

Dans notre contexte, I'identification de tissu a partir de la distance de Mahalanobis
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FIGURE 3.8: Pourcentage de voxels pour lesquels Z.;r < 5.59 pour les 4 valeurs de
CTDI,,; étudiées pour le fantome de calibration Gammex.

s’effectue comme suit. Considérons un pixel Xyes = (pe/pe™, Zeps/ZE ef f)mes mesuré a
partir des images DECT. Les deux quantités sont normalisées par la valeur de I’eau pour
=1g/em?® et Z5f} = 7.48

ont été utilisées. Une distribution en 2 dimensions (densité électronique et numéro

s’assurer d’'une pondération égale entre elles. Les valeurs pf* =

atomique effectif de référence d’un matériel) est premiérement construite en ajoutant un
nombre aléatoire distribué normalement ayant un écart-type correspondant au niveau
de bruit dans les images autour de la densité électronique et du numéro atomique
effectif de référence (les écart-types choisis dans ce chapitre sont les niveaux de bruit
calculés dans le plastique constituant le fantome Gammex). Cette distribution est donc
définie par un ensemble de point {pr¢//pcet, Zre§ /ZF* ayant pour moyenne p

(pe"el [ peav, Z;f}c /ZH)F, ou k représente le tissus de référence en question. La matrice

de covariance CF de la distribution de référence du tissu k est par la suite calculée
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FIGURE 3.9: Illustration de l'utilisation de la distance de Mahalanobis.

Ci; = covlys, ys] = covl(0e pc™, ZL51 ) ZE57)is (0 |02, 225t/ Z249)]

. (3.11)
=E[(y; — 1*)(y; — p")]

ou E(y) est l'espérance de y. En terme simplifié, la matrice de covariance peut étre
percue comme étant la généralisation de la variance a plusieurs dimensions. La distance
de Mahalanobis D%, entre le point X,,.s et la distribution de référence k est par la suite

calculée
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Dby = /(Xmes — 1) (CF)  (Xomew — 1) (3.12)

La distance de Mahalanobis entre un point et une distribution est illustrée a la Fig.
3.9 (a). Cette procédure est répétée pour tous les k tissus de référence. Le processus
est illustré a la Fig. 3.9 (b). En résulte un ensemble de k distances de Mahalanobis
représentant les distances entre le pixel en question et les distributions de référence.
Le tissu pour lequel la distance est la plus petite (min|D%,]) est par la suite attribué
au pixel en terme de densité et de composition atomique du tissu de référence. Ces
étapes sont répétées pour tous les pixels considérés. A noter que ce processus peut-
étre accéléré en calculant les matrices de covariance des distributions avant de débuter
les itérations. La justesse de cette mesure dépend donc du niveau de bruit dans les
images, déterminant les écart-types des distributions construites, ainsi que du nombre
de tissus pouvant étre attribués a chaque voxel (c’est-a-dire le nombre de distributions

construites).

3.4 Identification des matériaux du fantéme

Gammex avec bruit

Une fois la densité électronique et le numéro atomique effectif déterminés par les mé-
thodes décrites a la section 3.2, la densité et la composition atomique de chaque voxel
peuvent étre attribuées selon les modéles d’identification des tissus. Une liste de 3380
matériaux (ot 3380 est le nombre de pixel des régions d’intérét des matériaux des
images DECT), chacun défini par une densité et une composition atomique, générée
par I'un ou l'autre des deux modéles d’identification est exportée dans ’algorithme de
calcul de déposition de dose. Pour le modéle de tissu réduit a trois éléments, chacun des
3380 matériaux est unique étant défini par les concentrations des trois éléments et la
densité attribuées. Pour 'attribution a partir du calcul de la distance de Mahalanobis,
chaque matériel de la liste est soit un des 11 matériaux du Gammex ou soit un des
73 tissus humains, selon le cas. Le volume de calcul de la dose est composé de 2013
voxels cubiques. A chacun des voxels est attribué un matériel tiré de la liste importée
de maniére aléatoire. Le calcul de dose est par la suite effectué avec une source point
placée au milieu du volume de calcul et ayant le spectre d’énergie de I'iode. Chaque
calcul de dose implique 500 x 10° photons. La distribution de dose obtenue est comparée
a la distribution de dose calculée dans un fantéme homogéne composé du matériel de

référence, c’est-a-dire avec la composition atomique et la densité fournies par le manu-
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FIGURE 3.10: Densité de référence p (g/cm?) en fonction de la densité électronique
normalisée par celle de 'eau (pe/pecan) de référence du fantéome Gammex. La régres-
sion linéaire présentée est utilisée pour attribuer une densité & partir de la densité
électronique des images DECT.

facturier, en calculant les différences de dose dans une sphére ayant un rayon de 2 cm
comme expliqué au chapitre 2. Le processus est répété pour chaque matériel du fan-
tome Gammex et chaque valeur de CTDI,;. Il a été vérifié que la moyenne des erreurs

statistiques dans une sphére avec un rayon de 2 cm est plus petite que 0.5%.

3.4.1 Modéle de tissu réduit appliqué au fantome Gammex

Le modéle de tissu réduit a trois éléments est premiérement appliqué aux déterminations
de la densité électronique et du numéro atomique effectif des images DECT du fantéme
Gammex. Les densités et compositions atomiques de chaque voxel sont attribuées selon
la méthode expliquée au chapitre 2, soit en appliquant les régressions linéaires définies au
Tableau 2.5 pour les compositions atomiques. La densité est attribuée par une régression
linéaire entre la densité électronique et la densité de référence des matériaux fournies
par le manufacturier. Cette régression est présentée a la Fig. 3.10. Les listes des tissus

réduits sont exportées dans l'algorithme de calcul de dose et les distributions de dose
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FIGURE 3.11: Différences de dose (%) pour les matériaux du fantéome Gammex alors
qu’attribués avec le modéle de tissus réduit a trois éléments. La ligne au milieu des
rectangles représente la moyenne de la différence de dose. La dimension verticale des
rectangles représente ’écart-type des différences de dose.

résultantes sont comparées aux distributions de dose de référence.

Les résultats sont présentés a la Fig. 3.11 pour les 4 valeurs de dose considérées. Les
résultats présentant les moyennes des différences de dose les plus prés de zéro sont
obtenus avec la dose CTDI,,; = 30 mGy. Ceci est attendu car cette série de donnée
minimise le niveau de bruit dans les images et donc réduit 'incertitude sur le numéro
atomique effectif. Les valeurs absolues des moyennes des différences de dose sont plus
petites que 3.5% pour tous les matériaux du Gammex avec CTDI,,; = 30 mGy ex-
cepté pour les matériaux brainSR2 et adipose AP6. Ceci est expliqué par le fait que de
nombreux voxels pour lesquels Z.rr < 5.59 sont redéfinis a la valeur 5.59. La moyenne
du numéro atomique effectif est plus élevée que le paramétre de référence de maniére
artificielle par cette redéfinition et donc la moyenne de la concentration d’hydrogéne
attribuée est plus basse comparé au cas ol ces voxels n’auraient pas été redéfinis. Ce

point sera davantage clarifié a la section ou le modéle de tissu réduit a trois éléments
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Tableau 3.4: Ecart-types de Zets €t pe du plastique du fantome Gammex.

CTDLy (mGy) 0z, 0,

15 0.883 0.020
20 0.687 0.016
25 0.584 0.014
30 0.579 0.014

est appliqué aux tissus humains. En effet, le bruit peut étre éliminé dans ce cas et rend

I’explication plus évidente.

L’augmentation de la dose (c’est-a-dire diminution du bruit) améliore généralement
les résultats, c’est-a-dire que les moyennes des différences de dose sont plus prés de
zéro. Par contre, ceci n’est pas toujours le cas. Par exemple, la valeur absolue de la
moyenne de la différence de dose obtenue & CTDI,,; = 25 mGy est plus petite que
celle obtenue a CTDI,,; = 30 mGy pour le matériel water. En effet, les résultats ne
dépendent pas que de la dose mais aussi de I'erreur sur les déterminations de la densité
électronique et du numéro atomique effectif par rapport aux valeurs de référence (les
courbes de calibration pour les déterminations de la densité électronique et le numéro
atomique effectif sont effectuées séparément). Pour ce matériel en question, I’erreur sur
la détermination du numéro atomique effectif est plus petite pour la dose CTDI,, =
25 mGy que celle obtenue a CTDI,,; = 30 mGy.

Il est aussi a noter que le modéle de tissu réduit a trois éléments donnent de trés bons
résultats pour les matériaux a haut numéro atomique effectif (Z.¢; > 10). En effet, les
valeurs absolues des moyennes des différences de dose sont toutes plus petites que 2.2%

pour ces matériaux et ce pour toutes les valeurs de dose considérées.

3.4.2 Distance de Mahalanobis appliquée au fantéme Gammex

Les résultats présentés plus haut sont comparés avec la méthode d’identification de tissu
par le calcul de la distance de Mahalanobis. Cette procédure a été appliquée pour les
quatre niveaux de CTDI,,; étudiés. Les mémes déterminations de la densité électronique
et du numéro atomique effectif obtenues lors de ’application du modéle de tissu réduit
sont utilisées pour cette méthode. Ceci implique que les voxels pour lesquels Z¢; < 5.59
sont aussi redéfinis a cette valeur. Les écart-types utilisés pour la construction des
distributions sont les écart-types du plastique du fantéme tels que mesurés dans les

images. Ces écart-types sont présentés au Tableau 3.4. Chaque distribution de référence
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implique 10 000 points dans l'espace {Z;f}c /75, pred /peau}. Pour chaque matériel du
fantome, une liste de 3380 entrées, ot chaque entrée est I'un des 11 matériaux du
Gammex selon les résultats du calcul de la distance de Mahalanobis, est donc construite,
ou chaque matériel attribué a les valeurs de référence présentés au Tableau 3.1. Ces
listes sont par la suite exportées dans 'algorithme de calcul de la dose. Le calcul de
la distribution s’effectue de la méme maniére qu’avec le modeéle de tissu réduit, c’est-
a~dire qu’a chaque voxel est attribué une des entrées de la liste de maniére aléatoire.
La source est aussi une source point ayant le spectre d’énergie de 'iode. Chaque calcul
de dose implique 500 x 10° photons. La distribution de dose obtenue est comparée
a la distribution de dose calculée dans un fantéme homogéne composé du matériel
de référence, c’est-a-dire avec la composition atomique et la densité fournies par le

manufacturier.

Les matrices de confusion obtenues pour chaque dose sont présentées aux Tableaux C.1
et C.2 de ’Annexe C. Une matrice de confusion est une table qui permet la visualisa-
tion de la performance d’un algorithme ot chaque colonne de la matrice représente les
classes prédites et chaque ligne les classes actuelles [72]. Appliquées dans ce contexte,
les matrices de confusion représentent le pourcentage de matériaux attribués & un ma-
tériel de référence suite aux résultats de l'identification par le calcul de la distance de
Mahalanobis. Dans un scénario idéal ou les attributions seraient parfaites, le maté-
riel prédit aurait une performance de 100% et les autres matériaux une performance
de 0% et donc les matrices présentées seraient diagonales. Les résultats obtenus pour
chaque matrice peuvent étre visualisés alors que les données en termes de densité élec-
tronique et numéro atomique effectif sont mises en graphique. Lors d’une attribution
quasi-parfaite, les distributions obtenues représentent une aire isolée des autres tissus.
Si les aires s’entre-chevauchent, il est probable qu'un autre matériel que le matériel
considéré sera attribué au voxel, ce qui causera une différence de dose significative. Les
distributions des densités électroniques et numéros atomiques effectifs normalisés par
I’eau pour les quatre doses sont présentées a la Fig. 3.12 pour tous les matériaux du

fantdme Gammex.

Les différences de dose sont présentées a la Fig. 3.13 pour les quatre valeurs de dose
considérées. L’absence de rectangle dans la figure représente une attribution parfaite.
Comme pour le cas du modéle de tissu réduit a trois éléments, les valeurs absolues
des moyennes des différences de dose les plus prés de zéro sont obtenues avec la dose
CTDI,,; = 30 mGy. En effet, les moyennes des différences de dose sont toutes plus

petites que 2% pour tous les matériaux considérés, excepté pour BrainSR2 pour lequel
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FIGURE 3.12: Représentation des numéros atomiques effectifs et densités électroniques
pour les quatre valeurs de dose pour le fantome Gammex.
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Tableau 3.5: Composition atomique du sous-ensemble des 10 tissus humains utilisés.

Tissu Composition atomique (%)

H (@] N O Na Mg P S Cl K Ca Fe
Bone marrow yellow 11.50 64.40 0.70 23.10 0.10 0.00 0.00 0.10 0.10 0.00 0.00 0.00
Gland low Z 10.90 50.60 230 3580 0.10 0.00 0.10 0.10 0.10 0.00 0.00 0.00
Bone marrow red 10.50 41.40 3.40 43.90 0.00 0.00 0.1 0.2 0.2 0.2 0.00 0.1
Adrenal gland 10.60 2840 2.60 57.80 0.00 0.00 0.10 0.20 0.20 0.10 0.00 0.00
Small intestine wall 10.60 11.50 220 75.10 0.10 0.00 0.10 0.10 0.20 0.10 0.00 0.00
Muscle low Z 10.10 17.10 3.60 68.10 0.10 0.00 0.20 030 0.10 0.40 0.00 0.00
Blood whole 10.20 11.00 3.30 74.50 0.10 0.00 0.10 0.20 0.30 0.20 0.00 0.10
Humerus sphe head 7.10 3790 260 3420 0.10 0.10 560 0.20 0.00 0.00 12.20 0.00
Clavicle 6.00 3130 3.10 37.00 0.10 0.10 7.00 0.20 0.00 0.00 15.20 0.00
Femur cyl shaft 4.20 20.40 3.80 4150 0.10 0.20 9.30 0.30 0.00 0.00 20.20 0.00

la moyenne de la différence de dose est 6.2 %. Ce matériel présente aussi une moyenne
de différence de dose élevée suite a 'attribution avec le modéle de tissu réduit a trois
éléments mais pour une raison différente. En effet, les voxels pour lesquels le numéro
atomique est redéfini a 5.59 sont généralement attribués au matériel BrainSR2 et donc
au bon matériel. Ce sont plutot les voxels pour lesquels Z.;; est élevé qui provoquent
ces grandes différences de dose. En effet, pour ce matériel, prés de 10% des voxels
sont attribués au matériel Water. Lorsque les distributions de dose obtenues sans bruit
avec les parameétres de référence de ces deux matériaux sont calculées, la moyenne de
la différence de dose est prés de 50%. L’on doit donc s’attendre a une différence de
dose de 50% x 10% = 5% en se référant seulement aux moyennes des différences de
dose. La différence de dose calculée est un peu plus élevée étant donné les fluctuations
statistiques et les autres voxels attribués a d’autres matériaux. Il est a noter que les
valeurs absolues des moyennes des différences de dose sont toutes plus petites que 0.5%

pour les matériaux avec un numéro atomique effectif plus grand que 10.

3.5 Identification des tissus humains avec bruit

Les deux méthodes d’identification de tissu ont été appliquées a un sous-ensemble de
10 tissus choisis aléatoirement mais représentant l'intervalle des numéros atomiques
effectifs des 73 tissus humains dans cette section. Ces matériaux sont différents que
ceux utilisés lors du chapitre 2 pour des fins de validation. La composition atomique
des tissus est présentée au Tableau 3.5 alors que le numéro atomique effectif, la den-
sité électronique et la densité sont présentés au Tableau 3.6. L’application du modéle
requiert la détermination de la densité électronique et du numéro atomique effectif a
partir de données provenant des images DECT et donc de la détermination des nombres

CT aux énergies 80 kVp et 140 kVp. Cette procédure est décrite dans la section suivante.
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FIGURE 3.13: Différences de dose (%) pour les matériaux du fantome Gammex alors
qu’attribués avec la distance de Mahalanobis. La ligne au milieu des rectangles re-
présente la moyenne de la différence de dose. La dimension verticale des rectangles
représente 1’écart-type des différences de dose.

3.5.1 La méthode stoechiométrique

Alors que les nombres CT du fantome Gammex RMI 467 sont mesurés a partir des
images DECT, les nombres CT des tissus humain du Tableau 3.5 sont a priori inconnus.
Ceux-ci peuvent par contre étre déterminés & partir de la méthode stoechiométrique
introduite dans [22]|. Cette méthode se résume comme suit. Considérons un ensemble
de nombres CT obtenu a partir d’'une image SECT d’un fantome de calibration. Les
coefficients d’atténuation relatifs a I'eau [i/ug,0 pour chaque matériel constituant le

fantome sont déterminés par

(3.13)

Ia _ P ZZL:I (WZ/AZ) (ZZ —+ Zi2~86k1 + Z;l,62k2)
/"LI}QO PH>0 (WH/AH) (]- + k?l + k?2) + (wO/AO) (8 + 82.86k1 + 84'62]{72) )

ott ky = KFAY JKEN et ky = KPh/ KEN et oil les termes KXV KFAY | KPP représentent

respectivement les valeurs moyennes des coefficients de Klein-Nishina, des diffusions
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Tableau 3.6: Numéro atomique effectif Z.;f, densité électronique par rapport a celle
de T'eau p./pecau €t densité p (g/cm?®) pour le sous-ensemble de 10 tissus humains
considérés.

Tissu Zeps  pe/pe™  p (g/cm?)
Bone marrow yellow  6.31 0.98 0.98
Gland low Z 6.65 0.99 0.99
Bone marrow red 7.12 1.02 1.03
Adrenal gland 7.18 1.02 1.03
Small intestine wall  7.44 1.02 1.03
Muscle low Z 7.52 1.04 1.05
Blood whole 7.66 1.05 1.06
Humerus sphe head 11.43  1.28 1.33
Clavicle 12.15 1.36 1.43
Femur cyl shaft 13.20 1.64 1.75

cohérentes et les corrections pour les diffusions incohérentes et ’absorption photoélec-
trique par rapport au spectre d’énergie et ou p est la densité du matériel et w;, Z; et
A; sont respectivement la concentration, le numéro atomique et le nombre de masse
de I'élément i. Les valeurs k; et ko sont dépendantes du tomodensitométre utilisé et

doivent donc étre déterminées par une régression non-linéaire. L’expression

-2 w) ()] e

=1

ol n représente le nombre de matériaux considérés dans la régression non-linéaire et
ou HU,,.s est la valeur moyenne des nombres CT, est minimisée fournissant donc les
valeurs de k; et ky. Cette procédure doit étre effectuée pour chaque énergie et valeur
de dose utilisée dans l'acquisition des images CT. L’équation (3.13) est par la suite
utilisée avec les parameétres ki et kg obtenus pour chaque tissu considéré résultant sur
les nombres CT des tissus pour chaque dose. La régression a été effectuée pour les

quatre valeurs de dose et les parameétres k; et ky sont présentés au Tableau 3.7.

3.5.2 Modéle de tissu réduit appliqué aux tissus humains

Une représentation d’images DECT peut étre effectuée suite a la détermination des
nombres CT des tissus humains. En effet, les nombres CT acquis avec la méthode
stoechiométrique peuvent représenter dans ce contexte la moyenne des nombres CT

déterminée a partir d'images DECT. Le bruit dans les images peut étre modélisé en
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Tableau 3.7: Paramétres ky et ko associés a la méthode stoechiométrique pour les quatre
valeurs de dose.

ka1 k2
CTDIL,;, 80kVp 140kVp 80kVp 140 kVp
(mGy)  (x1073) (x1077) (x1073) (x107%)
15 0.795 0.25 0.0450 0.143
20 0.781 0.25 0.0447 0.142
25 0.615 0.25 0.0451 0.142
30 0.654 0.25 0.0452 0.142
(a) (b)
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FIGURE 3.14: Moyenne des nombres CT & 80 kVp (a) et 140 kVp (b) ainsi que leurs
écart-types (c) et (d) pour les 10 tissus humains considérés.

ajoutant a la moyenne des nombres CT un nombre aléatoire normalement distribué
autour de la moyenne ayant un écart-type proportionnel au niveau de bruit mesuré
dans les images DECT du fantéme Gammex RMI 467. Les écart-types de 1'eau ont
été choisis comme représentant le mieux le niveau de bruit et ces écart-types ont été
appliqués pour tous les tissus considérés dans ce chapitre. Une liste de 3380 nombres

CT pour les deux énergies est donc par la suite construite pour chaque tissu, ce qui
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suit la procédure appliquée au fantome Gammex. La moyenne des nombres CT ainsi
que les écart-types obtenus pour les tissus considérés sont présentés a la Fig. 3.14. Ces

listes constituent donc la représentation d’images DECT pour chaque tissu humain.

La détermination de la densité électronique et du numéro atomique effectif pour chacune
des 3380 paires de nombres CT est effectuée de la méme maniére et avec les mémes
parametres que pour le fantome Gammex. Les voxels pour lesquels Z.¢r < 5.59 sont
aussi redéfinis a Z.sr = 5.59 comme pour le fantome Gammex. Le pourcentage des

voxels qui ont été redéfinis est présenté a la Fig. 3.15. Les données obtenues pour

cauy
€

chaque valeur de dose dans l'espace [Zepr/Z4%, pe/pc®] sont présentés a la Fig. 3.16.
Les moyennes et écart-types du numéro atomique effectif et de la densité électronique
déterminés sont présentés au Tableau B.2 de ’Annexe B. Les différences relatives entre
les valeurs du numéro atomique effectif calculé et de référence sont toutes plus petites
que 1% pour les quatre valeurs de dose excepté pour les tissus Bone marrow yellow
et Gland low Z. Ceci est di a la redéfinition des voxels pour lesquels Z.¢; < 5.59. La
détermination de la densité électronique est trés juste pour sa part, les différences sont

plus petites que 0.6 % pour tous les tissus.

Le modéle de tissu réduit a trois éléments est appliqué par la suite a chacune des 3380
paires p. et Z.s; en utilisant la procédure décrite au chapitre 2 avec les parameétres
présentés aux Tableaux 2.3 et 2.5. S’en suit I'attribution de la composition atomique et
de la densité a chaque voxel pour chaque tissu. Les listes de composition atomique et de
densité sont par la suite exportées dans I’algorithme de calcul de distribution de dose.
A chacun des 2013 voxels du volume de calcul de dose est attribué aléatoirement un
des 3380 matériaux de la liste importée. Le calcul de dose est effectué avec une source
point située au milieu du fantéome avec le spectre d’énergie d’iode. Chaque calcul de
dose implique 500 millions de photons. La distribution de dose obtenue avec les tissus
réduits a trois éléments est par la suite comparée a la distribution de dose obtenue dans
un volume de calcul homogéne ayant la composition atomique et la densité de référence
du tissu considéré. La différence de dose entre les deux distributions est calculée voxel

par voxel dans une sphére avec un rayon de 2 cm.

Les résultats des différences de dose obtenues sont présentés a la Fig. 3.17 pour les
quatre valeurs de dose ainsi que pour le cas spécial ot aucun bruit n’est ajouté. Les
moyennes des différences de dose sans bruit sont plus petites que 2 % pour tous les tissus
ou Z.ss est plus grand que 7.2, c’est-a-dire tous les tissus excepté Bone marrow yellow,

Gland low Z, Bone marrow red et Adrenal gland. Ceci est causé par la redéfinition
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FIGURE 3.15: Pourcentage de voxels pour lesquels Z.;r < 5.59 pour les 4 valeurs de
CTDI,,; considérées pour les tissus.

des voxels pour lesquels Z ;¢ est plus petit que 5.59. En effet, comme aucun bruit
n’est ajouté, les différences ne peuvent que provenir des erreurs lors des déterminations
de la densité électronique et du numéro atomique effectif. Les erreurs sur la densité
électronique sont trés petites comme discuté auparavant. Par contre, la redéfinition
des voxels ayant Z.;r < 5.59 a pour effet d’augmenter la moyenne du numéro atomique
effectif et donc cause une attribution erronée des compositions atomiques. Par exemple,
si le bruit est éliminé (CTDIL,,; = 0 mGy), la moyenne des numéros atomiques effectifs
générée pour le tissu Bone marrow yellow est de Z gy = 6.51 (ou encore wy = 11.2%,
we = 52.8% et wo = 36 %) donnant une différence de dose moyenne de 6.98% alors que
si la moyenne des numéros atomiques effectifs est fixée a celle de référence, Z.5y = 6.31
(ou encore wy = 11.37%, we = 61.65% et wo = 26.97 %), la différence de dose moyenne
est de -0.21%. L’erreur sur le numéro atomique effectif se répercute dans le calcul des
différences de dose. Les moyennes des différences de dose avec bruit sont toutes plus
petites que 2.5% pour tous les tissus excepté pour ceux mentionnés plus haut (Bone

marrow yellow, Gland low Z, Bone marrow red et Adrenal gland) alors que la dose est
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FIGURE 3.16: Représentation des numéros atomiques effectifs et densités électroniques
normalisés par Zg7y = 7.48 et pi*" = 1 respectivement pour les quatre valeurs de dose

pour les tissus.
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FIGURE 3.17: Différences de dose (%) pour les tissus humains alors qu’attribués avec le
modele de dose réduit a trois éléments. La ligne au milieu des rectangles représente la
moyenne de la différence de dose. La dimension verticale des rectangles est 1’écart-type
des différences de dose.

de CTDI,,; = 30 mGy. Les moyennes des différences de dose sont entre 3.4% et 10.5%
pour les tissus avec Z.rr < 7.2, ce qui est causé par le bruit et par la redéfinition du
numéro atomique effectif des voxels ot Z.;r < 5.59. La méme tendance est observée
pour les autres valeurs de dose. Le modéle de tissu réduit & trois éléments donnent
donc de bons résultats mais seulement lorsque les voxels sont faiblement redéfinis a
Zepr = 0.09. Il est aussi observé que I'augmentation de la dose réduit I'écart-type des

différences de dose, tel qu’attendu.

3.5.3 Calcul de la distance de Mahalanobis appliqué aux

tissus humains

L’identification des tissus a été répétée avec la méthode du calcul de la distance de Ma-
halanobis. Les distributions de référence sont construites pour les 73 tissus humains.

Pour ce faire, la moyenne des nombres CT est calculée a partir de la méthode stoechio-
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métrique décrite a la section 3.5. Le numéro atomique effectif et la densité électronique
sont déterminés avec les méthodes de calibration et de soustraction des énergies décrites
a la section 3.2. Les distributions sont par la suite construites en ajoutant les écart-types
du numéro atomique effectif et de la densité électronique du plastique du fantéme Gam-

eau

mex. Chaque distribution implique 10 000 points dans l’espace [Z;f; /255, pred p

eau]
e .

Les distances de Mahalanobis entre la densité électronique et le numéro atomique ef-
fectif (normalisés avec les valeurs de 'eau) mesurés dans un voxel de la représentation
des images DECT et les distributions construites sont par la suite calculées. Le tissu
pour lequel la distance de Mahalanobis est la plus petite est attribué au voxel en terme
de densité et composition atomique. La procédure est répétée pour chaque voxel de la

représentation des images DECT.

Les résultats de différence de dose obtenus sont présentés a la Fig. 3.18. Le cas spécial
des images sans bruit est aussi présenté. Dans ce dernier cas, la plupart des matériaux
sont correctement attribués (différence de dose de 0) excepté pour les tissus Intestine,
Muscle low Z et Blood ou les tissus Lymph, Brain grey et Trachea sont respectivement
attribués. Ces erreurs sont causées par les déterminations des numéros atomiques effec-
tifs et des densités électroniques & partir des courbes de calibration. Il est & noter que
les différences de dose résultantes de ces erreurs sont assez importantes, soit 3% pour
Intestine, 3.2% pour Muscle low Z et -0.4 % pour Blood.

Les moyennes des différences de dose sont toutes plus petites que 2.5% pour tous les
tissus excepté pour Bone marrow yellow, Bone marrow red, Adrenal gland et Clavicle
alors que la dose est de CTDI,,; = 30 mGy. Les grandes différences de dose sont
expliquées par la volatilité des numéros atomiques effectifs déterminés. Cette volatilité
est responsable de l'attribution de nombreux tissus causant des différences de dose
significatives. Le résultat de I’attribution des tissus par la distance de Mahalanobis est
présenté aux Tableaux C.3 et C.4 de ’Annexe C. Le pourcentage des quatre principaux

tissus attribués ainsi que le nombre total de tissus attribués y sont présentés.

L’expérience a donc été répétée alors que la liste de distributions est limitée aux 10
tissus considérés (Tableaux 3.5 et 3.6) plutot qu'aux 73 essayés auparavant. Le but
de cet exercice est de vérifier si les grandes différences de dose observées plus haut
peuvent étre réduites en considérant un plus petit choix de tissus pouvant étre attribués.
Les résultats sont présentés a la Fig. 3.19 obtenu avec la dose CTDIL,,; = 30 mGy.
L’utilisation de la liste réduite diminue effectivement les moyennes des différences de

dose pour la plupart des tissus considérés. La matrice de confusion résultante du calcul
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FIGURE 3.18: Différences de dose pour les tissus humains alors qu’attribués avec la
distance de Mahalanobis. La ligne au milieu des rectangles représente la moyenne de la
différence de dose. La dimension verticale des rectangles est ’écart-type des différences
de dose.

de la distance de Mahalanobis pour la liste réduite des tissus est présentée au Tableau
C.5 de ’Annexe C. Par exemple, 10 tissus sont attribués aux voxels du tissu Clavicle si
la liste des 73 tissus humains est utilisée. Seulement 22 % des voxels sont correctement
attribués a ce tissu et la différence de dose est de 5.33 %. Par contre, si la liste est réduite
aux 10 tissus utilisés, 99 % des voxels sont correctement attribués et la différence de
dose est de 0.03 %.

3.6 Comparaison des modéles d’attribution

Les moyennes des différences de dose acquises avec le calcul de la distance de Mahala-
nobis et avec le modeéle de tissu réduit a trois éléments sont présentées au Tableau 3.8
pour le fantome Gammex et au Tableau 3.9 pour les tissus. Ces résultats sont résumés a

la Fig. 3.20 otu le pourcentage des matériaux pour lequel 'identification avec la distance
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Tableau 3.8: Comparaison des moyennes des différences de dose (%) entre les deux
méthodes d’identification pour le fantome Gammex. Les moyennes des différences de

dose les plus prés de zéro sont identifiées en caractére gras.

CTDI, 15 mGy 20 mGy 25 mGy 30 mGy

Matériaux Mahal Tissu Mahal Tissu Mahal Tissu Mahal Tissu
BrainSR2 11.914 12.453 10.016 10.367 7.308 7.847 6.249 8824
AdiposeAP6  2.217 11.727 1.832 9412 1.5 8.521 0.53  6.836
BreastBR12 -0.262 3.551 0.07 4.5 0.28 4.391 0.074 2.819
Water -4.541 -6.43 -2.328 -3.285 -1.244 -2.83 -0.93 -3.285
Solid water  -2.608 3.928 -1.972 2417 -1.894 1.078 -1.555 2.054
Liver -0.3 3.235 -0.134 0.861 -0.129 0.74 -0.051 0.215
BonelB3 -0.702 1234 -0.609 1511 -0.497 1339 -0.454 1.728
BoneB200 0.611 0.496 0.591 0.509 0.544 0.734 0.44 0.769
CB230 -0.017 -1.223 0.035 -0.899 -0.013 -1.467 -0.007 -1.695
CB250 0.062 0.964 0 1.534 0 2.175 0 1.486
Bone sb3 0 0.601 0 0.142 0 -0.522 0 0.034

Tableau 3.9: Comparaison des moyennes des différences de dose (%) entre les deux
méthodes d’identification pour les tissus humains. Les moyennes des différences de dose

les plus prés de zéro sont identifiées en caractére gras.

CTDI, 15 mGy 20 mGy 25 mGy 30 mGy

Matériaux Mahal Tissu Mahal Tissu Mahal Tissu Mahal Tissu
Bone marrow yellow 7.355 11.613 6.003 11.24 5.753 11.642 5.619 10.471
Gland low Z -0.546 7.942 -2.033 7.665 -2.086 7.805 -2.112 7.071
Bone marrow red 7.004 3.833 557 3.695 5.727 3.833 5571 3.554
Adrenal gland 5707 4.148 4.392 3.932 4.477 3.705 4.452 3.465
Small intestine wall 1.072 3.361 0.043 3.071 0.15 2.54  0.321 2.432
Muscle low Z 0.774 3536 0.295 3.244 0.567 2.743 0.628 2.619
Blood whole -1.997 2774 -2.382 2525 -2.338 2.016 -2446 1.963
Humerus sphe head  0.756 0.002 1.011 0.624 1.053 1.354 0.932 1.269
Clavicle 6.056 1.037 579 1.634 5.606 2.424 5330 2.410
Femur cyl shaft 2397  1.124 1.775 1.124 0.841 1.174  0.535 1.179
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FIGURE 3.19: Différences de dose pour les tissus humains attribués avec la distance
de Mahalanobis avec la dose CTDI,,; = 30 mGy. La ligne au milieu des rectangles
représente la moyenne de la différence de dose. La dimension verticale des rectangles
est 'écart-type des différences de dose. Les différences de dose obtenues avec la liste
des 73 tissus humains et la liste réduite des 10 tissus considérés sont présentées.

de Mahalanobis donne des différences de dose plus prés de zéro par rapport a 'iden-
tification avec les tissus réduits est présenté. L’identification des tissus avec le calcul
de la distance de Mahalanobis s’avére plus juste que le modéle de tissu réduit a trois
éléments pour le fantome Gammex. En effet, les attributions des voxels a CTDI,,; = 30
mG@Gy sont presque parfaites avec la distance de Mahalanobis et sinon les matériaux non
correctement attribués ont des caractéristiques similaires au matériel étant sous essai
ce qui résulte en de trés faible différence de dose. Les deux modeéles sont équivalents
lorsqu’appliqués a la liste des 73 tissus humains. En effet, la liste de tissus possiblement
attribués considérée lors du calcul de la distance de Mahalanobis contient plus de tissus
que la liste des matériaux du fantdéme Gammex, ce qui résulte a davantage d’attribution

erronée et donc de plus grandes différences de dose.

En terminant, bien que le modéle d’attribution de tissu avec la distance de Mahalanobis
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FIGURE 3.20: Pourcentage des matériaux alors qu’attribués avec la distance de Ma-
halanobis pour lesquels la moyenne de la différence de dose est plus petite que celle
obtenue avec le modéle de tissu réduit a trois éléments en fonction de la dose CTDI,;
(mGy) pour le fantome Gammex et les tissus humains.

est plus juste que l'attribution de tissu avec le modéle de tissu réduit a trois éléments
pour le fantéme Gammex, il est a noter que cette méthode demande beaucoup plus de
ressources computationnelles que le modéle de tissu réduit a trois éléments. Ceci est di
au calcul de la matrice de covariance ainsi que son inverse impliqué dans la distance
de Mahalanobis. En contrepartie, la calibration du modéle d’attribution de tissu réduit
a trois éléments peut prendre un certain temps, mais une fois que la méthode est
obtenue, celle-ci est beaucoup plus rapide que la distance de Mahalanobis. Ceci est un
net avantage étant donné que les images DECT d’un cas clinique implique des milliers

de voxels.
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Chapitre 4

Conclusions

Une nouvelle méthode d’identification de tissu a été développée dans ce mémoire soit le
modeéle de tissu réduit a trois éléments. En effet, les tissus humains sont réduits a trois
éléments seulement, soit H, C et O pour les tissus ayant un numéro atomique effectif
Zepr < 7.51 et H, O et P pour les tissus avec Z sy > 7.51. La composition atomique des
tissus réduits est choisie de sorte que ceux-ci sont équivalents en termes de distribution
de dose par rapport aux tissus humains de référence. En effet, une optimisation des
concentrations a été effectuée en variant la concentration d’hydrogéne et en comparant
la distribution de dose résultante avec la distribution de dose d’un tissu humain avec les
paramétres de référence. La concentration des deux autres éléments est déterminée avec
la conservation des concentrations et avec la définition du numéro atomique effectif. Les
distributions de dose sont calculées a I’aide de simulations Monte Carlo avec les librairies
GEANT4 en utilisant une source point située au milieu du fantome et ayant le spectre
d’énergie de l'iode. Il a été observé qu’une variation de la concentration d’hydrogene
implique une variation linéaire de la différence de dose permettant la détermination
de la concentration d’hydrogéne pour laquelle la différence de dose est zéro a ’aide
d’une régression linéaire. Les concentrations d’hydrogéne pour lesquelles la différence
de dose est zéro sont mises en graphique par rapport au numéro atomique effectif et
une régression linéaire est par la suite effectuée sur celles-ci. Cette régression peut donc
étre utilisée pour attribuer les concentrations des trois éléments suite a la détermination
du numéro atomique effectif des voxels d’une image DECT. Il appert par contre que
cette méthode n’est valide que pour lintervalle Z.;; = [5.59,14.75]. La densité du
voxel est attribuée grace a des régressions linéaires entre la densité électronique et la
densité de référence de 73 tissus humains. En résulte donc une méthode attribuant une

composition atomique et une densité a un voxel suite a la détermination du numéro
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atomique effectif et de la densité électronique de ce méme voxel & partir d'une image

DECT. Un calcul de dose peut donc étre effectué dans ce voxel.

Ce nouveau modele d’identification de tissu a par la suite été testé sur des images
DECT acquises expérimentalement. Le fantome de calibration Gammex RMI 467 a été
scanné avec un tomodensitométre & double énergie. Quatre doses ont été utilisées soit
CTDI,,; = {15 mGy, 20 mGy, 25 mGy et 30 mGy}. La densité électronique de chaque
voxel a été déterminée a partir de la méthode de soustraction des énergies et le numéro
atomique effectif avec la méthode de calibration. Il a été observé que plusieurs voxels ont
un numéro atomique effectif Z. 5y < 5.59. Ceux-ci ont donc été redéfinis a cette valeur.
Le modéle de tissu réduit a trois éléments a été testé sur les images acquises du fantéme
Gammex et sur une représentation d’'image DECT de 10 tissus humains pour lesquels les
moyennes des nombres C'T ont été déterminées grace a la méthode stoechiométrique, les
écart-types des nombres CT étant ceux de 'eau (mesurées a partir des images DECT).
Les différences de dose obtenues sont plus petites que 3.5% pour tous les matériaux
considérés avec la dose CTDI,,; = 30 mGy, excepté pour les matériaux ayant Z.;; < 7.2.
En effet, de nombreux voxels sont redéfinis & Z.¢r < 5.59 ce qui augmente la moyenne

du numéro atomique artificiellement et résulte en de plus grandes différence de dose.

Le modeéle de tissu réduit a trois éléments a été comparé a une méthode connue d’identi-
fication de tissu, soit I'identification de tissu par le calcul de la distance de Mahalanobis.
Cette méthode implique le calcul de la distance entre un point dans l’espace bidimen-
sionnel du numéro atomique effectif et de la densité électronique et une distribution
ayant comme moyenne le numéro atomique effectif et de la densité électronique de ré-
férence d'un matériel et les écart-types du plastique du fantéme Gammex. Les numéros
atomiques effectifs et densités électroniques sont normalisés par les valeurs de l'eau
dans le but de donner une pondération égale aux deux quantités dans le calcul de la
distance. Le tissu de référence pour lequel la distance est la plus petite est attribué au
voxel. Les différences de dose obtenues sont plus justes que le modéle de tissu réduit
a trois éléments lorsque la liste de distribution considérée dans le calcul de la distance
est petite. Par contre, lorsque la liste des 73 tissus humains est utilisée, les deux mé-
thodes s’avérent équivalentes. Il est & noter que le calcul de la distance de Mahalanobis
demande beaucoup de ressource computationnelle en utilisant un processeur et donc
de temps pour le calcul de la matrice de covariance ainsi que son inverse. Etant donné
que le calcul de l'inverse d’une matrice est plus rapidement effectué sur GPU ( Graphics
Processing Unit), il pourrait étre intéressant d’investiguer si I'identification des tissus

par cette méthode pourrait étre accélérée avec I'utilisation d’'un GPU.
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La faiblesse du modéle de tissu réduit a trois éléments réside dans son intervalle de
validité soit Z.r; = [5.59, 14.75]. Cet intervalle pourrait étre augmenté si d’autres ma-
tériaux ayant des numéros atomiques effectifs plus petits ou plus grands que les bornes
de cet intervalle étaient considérés dans la construction du modeéle et donc inclus dans la
régression linéaire. La justesse de ce modéle dépend fortement des régressions linéaires
reliant le numéro atomique effectif a la concentration d’hydrogéne et la densité électro-
nique a la densité. Seulement 10 tissus humains ont été impliqués dans la régression
linéaire reliant le numéro atomique effectif a la concentration d’hydrogéne alors que 73
tissus humains ont été considérés dans celle reliant la densité électronique a la densité.
Le modeéle pourrait étre plus juste si tous les 73 tissus humains étaient considérés dans

la régression linéaire reliant le numéro atomique effectif & la concentration d’hydrogéne.

Un autre point de vue serait de limiter les tissus possibles a chaque site anatomique et de
construire un modele différent (et donc des régressions linéaires différentes) pour chaque
site. La performance du modéle de tissu réduit a trois éléments demeure a étre établie
dans ce cas. Cette idée a déja été investiguée pour le cas de I'identification de tissu par
le calcul de Mahalanobis [46]. L’identification des tissus est plus performante pour cette
méthode, ce qui est consistent avec les conclusions de cette thése, soit que réduire le

nombre de tissus possiblement attribués améliore les résultats de cette méthode.

Il est a noter que la performance des deux modéles est trés dépendantes des erreurs
associées a la détermination de la densité électronique et du numéro atomique effectif
du fantome Gammex RMI. Celui-ci est optimisé par le manufacturier pour reproduire
la densité électronique des matériaux le plus juste possible. Une fagon d’améliorer les
résultats des modeéles seraient donc d’élaborer un fantéme de calibration pour lequel la
reproduction des densités et les compositions atomiques des matériaux seraient optimi-

Sés.

Il a été aussi observé que l'identification de tissu par le calcul de Mahalanobis pour-
rait étre améliorée par rapport a sa méthode couramment utilisée dans la littérature.
En effet, 'identification des matériaux se fait suite & la détermination de la densité
électronique et du numéro atomique effectif des voxels. A chaque détermination est
associée une erreur qui se propage par la suite lors de l'attribution. Cette étape peut
étre éliminée en considérant seulement les nombres CT des matériaux dans le calcul de
la distance. En effet, la distance de Mahalanobis entre les nombres C'T mesurés a basse
et haute énergie et les distributions de référence des tissus (ayant pour moyennes les

nombres CT déterminés par la méthode stoechiométrique et les écart-types des nombres
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CT mesurés de l'eau) peut étre calculée et donc 'identification peut étre effectuée de
la méme maniére qu’exposé au chapitre 3, soit en attribuant au voxel le tissu minimi-
sant la distance de Mahalanobis. Ceci peut étre effectué autant sur les images SECT
que DECT. Les sources d’erreurs de cette méthode proviendraient principalement de la
détermination des nombres CT & partir de la méthode stoechiométrique. Ces détermi-
nations étaient aussi effectuées lors de l'identification basée sur la densité électronique
et le numéro atomique effectif. Par contre, comme ces deux quantités ne seraient plus
utilisées, les erreurs reliées & leurs déterminations ne seraient plus présentes dans la

méthode ce qui améliorait la performance de I'identification.
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Annexe A

Parameétres de référence pour les 73

tissus humains
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brain, grey
stomach
heartl

0.1

13.9

10.4

0.3

0.2

17.5 3.1 68.1 0.1

10.3

0.2 0.2 0.2

0.2

16.0 3.4 69.3 0.2

10.2

kidney1
thyroid

0.1

0.1

0.2

11.9

10.4

71.8

13.9

10.4

heart2
liverl

0.3

0.2

0.3

0.3

0.2

2.7

72.4

13.2

10.3

kidney?2
aorta

69.8

14.7

0.1

0.3

0.2

71.0 0.1

3.4

Muscle mean Z
Muscle hi Z

0.4

74.5

11

10.2

15.8

Gland hi Z

heart3
ovary

0.3

0.2

10.3

10.4

0.2 0.2 0.2

0.2

76.8 0.2

2.4

9.3

10.5

0.2

0.2

10.4

1.05
1.06
1.06
1.06

kidney3
liver2

0.3

0.3
0.2

3.0 71.6 0.2
3.2

13.9

10.2

0.3

0.2

0.3

0.1

11.3

spleen

71.3

13.9

10.1

trachea

74.5

11.0

10.2

blood whole

0.1

0.2 0.3 0.2

0.1

0.1

3.2

1.06
1.07
1.09
1.09
1.09

herart blood filled

liver3

72.7

12.6

10.1

59.4

25.0

10.0

Skin lo Z

0.3
0.3

64.5
69

10.0

Skin mean Z
Skin hi Z

0.2

0.1

0.2

0

15.8

10.1

0.6
0.9
0.1

0.6
0.5

20.7

9.4
9.6
10.8

connective tissue

cartilage

0.3
0.5

74.4

9.9

0.2

0.1

0.3

83.0

1.5

3.5

1.03
1.04
1.25
1.29

Bladder full

10.5

Bladder empty
sternum

43.8

31.6

4.5 0.2 0.1 0.1 9.8 0.1

0.1

3.7

7.4

sacrum male
D6 inc cart

47.3

26.5

10.5

25.8 47.2

1.33

whole column
D6 excl cart

0.1

5.1 0.2 0.1 0.1

0.1

3.8 43.7

2.6

28.7

12.2

0.2

0.1 0.1

34.2

37.9

7.1

1.33

humerus sphe head
femur sph head
femur con troch

C4 incl cart

12.2

0

1
0.1

0.1

34.2

7.1

12.8

0

0.1

34.7

36.6

6.9
6.6

1.36
1.33
1.39
1.39
1.41
1.41
1.42
1.42
1.43
1.46
1.43
1.46
1.49
1.52
1.61
1.68
1.75
1.92

0.1 0.1 11.9

0.3

3.7 47.1 0.1 0.1

24.3

12.5

43.5

27.1

sacrum female

13.5

35.2

35.2

humerus whole spec

ribs 2 6

0.1

0.1

0.3

6.0

0.1

0.1

3.9

6.4

13.2

43.6

26.2

innominate male

C4 excl cart

13.3

43.6

26.1

14.3

0.1 6.6 0.2

0.1

2.9
2.9
3.9
3.1

6.3

femur total

14.4

0.1 0.1 0.2

36.3

33.1

femur whole spec

14.3

0.3

0.1

0.1

innominate female

clavicle

7.0
7.0

0.1

37.0

31.3

6.0
6.0

15.2

0.2

3.1 36.9 0.1 0.1

31.4

humerus total

15.8

0.2

0.1

3.2

30.1

humerus cyl shaft

ribs 10

15.6

7.2

43.4

23.5

17.6

0.3

8.1

0.2

4.0 0.1

21.2

5.0

cranium

18.7

43.5

19.9

mandible

20.2

41.5

20.4

femur cyl shaft
cortical bone

22.5

0.2 10.3 0.3

0.1

3.4
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Numéro atomique effectif et densité

électronique des matériaux
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Tableau B.1: Numéro atomique effectif mesuré

I’écart-type Ozmes €t densité

mes

eff
électronique mesurée p**, de référence p'¢/ et I'écart-type

et de référence Z; f ainsi que

0ymes mesurés a partir des images DECT pour les matériaux du fantome Gammex. Les

différences AZ.sr = ( i gﬁ; —1) x 100% et Ap, = (pmes/prel —1) x 100% sont aussi
présentées.
CTDI, s = 15 mGy
Matériel Zih oz ogmes  AZess (%) pel pmes gpmes Ape (%)
Brain 6.09 6.17 059 1.25 105 104 002 0.84
Adipose 621 620  0.64 0.14 0.93 093  0.02 0.11
Breast 6.93 665  0.80 4.00 0.96 096  0.02 0.18
Water 748 689 083 7.87 1.00  1.00  0.02 0.22
Solid water ~ 7.74  7.57  0.65 2.11 0.99 099  0.02 0.41
Liver 774 756 0.69 2.31 1.06  1.07  0.02 0.52
Bone IB3 1042 10.29  0.44 1.24 1.09  1.09  0.02 0
Bone B200  10.42 10.46  0.41 0.32 110 111 0.02 0.46
CB230% 1090 10.86  0.41 0.35 128 127  0.02 0.42
CB250% 1254 1250  0.27 0.32 147 147 0.02 0.06
Bone sb3  13.64 13.68  0.21 0.34 169 1.69  0.02 0.13
CTDI,,, — 20 mGy
Matériel Z§;§ Z5F  ogmes  Alegy (%) peel pmes opmes  Ape (%)
Brain 609 624  0.60 2.41 1.05 104 002 0.82
Adipose 6.21 627  0.65 0.91 0.93 093  0.02 0.12
Breast 6.93 672  0.79 3.02 0.96 096  0.02 0.19
Water 748 695  0.81 7.00 100 1.00  0.02 0.21
Solid water ~ 7.74  7.61  0.62 1.59 0.99 099  0.02 0.40
Liver 774 760 0.66 1.78 1.06  1.07  0.02 0.54
Bone IB3 1042 10.27  0.44 1.43 1.09  1.09  0.02 0.02
Bone B200 1042 1044  0.41 0.13 110 110 0.02 0.44
CB2 30% 109 10.84  0.41 0.52 128 127  0.02 0.42
CB250% 1254 1250  0.27 0.33 147 147  0.02 0.05
Bone sb3  13.64 13.71  0.22 0.52 169  1.69  0.02 0.10
CTDI, s = 25 mGy
Matériel Zih oz ogmes  AZess (%) pelpmes g mes Ape (%)
Brain 6.09 628  0.60 3.16 105 104 002 0.78
Adipose 621 631 065 1.57 093 093  0.02 0.09
Breast 6.93 676  0.77 2.49 0.96 096  0.02 0.16
Water 748 699  0.78 6.58 1.00  1.00  0.02 0.18
Solid water ~ 7.74  7.62  0.60 1.49 0.99 099  0.02 0.43
Liver 774 761 0.64 1.67 1.06  1.07  0.02 0.57
Bone IB3 1042 10.23  0.44 1.86 1.09  1.09  0.02 0.00
Bone B200  10.42 10.39  0.41 0.30 11 111 0.02 0.46
CB230%  10.90 10.8 0.1 0.92 128 128  0.02 0.39
CB250% 1254 1248  0.28 0.47 147 147  0.02 0.07
Bone sb3  13.64 1373  0.23 0.68 169  1.69  0.03 0.11
CTDI, s = 30 mGy
Matériel Zh 2 ozme  Aless (%) ot pres gpmes  Ape (%)
Brain 6.09 629 061 3.33 1.05 104  0.02 0.74
Adipose 6.21 632  0.66 1.74 0.93 093  0.02 0.06
Breast 6.93 677  0.78 2.28 0.96 096  0.02 0.12
Water 748  7.00  0.79 6.37 100 1.00  0.02 0.14
Solid water ~ 7.74  7.64  0.60 1.24 0.99 099  0.02 0.47
Liver 774 763 0.64 1.43 1.06  1.07  0.02 0.62
Bone IB3 1042 10.22  0.44 1.88 1.09  1.09  0.02 0.05
Bone B200  10.42 10.39  0.40 0.34 110 111 0.02 0.52
CB230%  10.90 10.79 0.4 1.00 128 128  0.02 0.32
CB250% 1254 1246  0.28 0.65 147 147  0.02 0.15
Bone sb3  13.64 13.71  0.23 0.53 169 169  0.03 0.2
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Tableau B.2: Comparaison entre les numéros atomiques effectifs mesurés (Z7}7) et de

référence (Zere}c) ainsi que la différence entre les deux AZ, ;= (2775 / Zg;; —1) x 100%

(%) pour les 10 tissus humains considérés. La comparaison entre la densité électronique
mesurée (p) et de référence (pr) ainsi que la différence entre les deux Ap, =

mes

(pmes /prel — 1) x 100% (%) est aussi présentée pour les quatre valeurs de dose.

CTDI,,; — 15 mGy

Tissu Zs Zih AN (%) e o Ape (%)
Bone marrow yellow  6.5113 6.3117 3.16 0.9789  0.9817 -0.28
Gland low Z 6.7603 6.6471 1.70 0.9831  0.9866 -0.36
Bone marrow red 7.1250 7.1207 0.06 1.0200 1.0228 -0.27
Adrenal gland 7.2145 7.1786 0.50 1.0201 1.0240 -0.39
Intestine 7.4821 7.4431 0.52 1.0189  1.0242 -0.51
Muscle low Z 7.5543 7.5230 0.41 1.0344  1.0392 -0.46
Blood whole 7.6766 7.6598 0.22 1.0457  1.0501 -0.42
Humerus sphe head 11.4636  11.4327 0.27 1.2765 1.2784 -0.15
Clavicle 12.1644  12.1526 0.10 1.3585 1.3601 -0.12
Femur cyl shaft 13.2004  13.2033 -0.02 1.6340 1.6354 -0.09
CTDIy0; = 20 mGy
Tissu Zs ZUh ANy (%) e prT Ape (%)
Bone marrow yellow  6.5147 6.3117 3.22 0.9791  0.9817 -0.27
Gland low Z 6.7669 6.6471 1.80 0.9833  0.9866 -0.34
Bone marrow red 7.1374 7.1207 0.24 1.0199 1.0228 -0.29
Adrenal gland 7.2229 7.1786 0.62 1.0200 1.0240 -0.39
Intestine 7.4855 7.4431 0.57 1.0190 1.0242 -0.51
Muscle low Z 7.5575 7.5230 0.46 1.0343  1.0392 -0.47
Blood whole 7.6785 7.6598 0.24 1.0455  1.0501 -0.44
Humerus sphe head 11.4313  11.4327 -0.01 1.2764 1.2784 -0.15
Clavicle 12.1421 12.1526 -0.09 1.3586  1.3601 -0.11
Femur cyl shaft 13.2019  13.2033 -0.01 1.6337  1.6354 -0.10
CTDly0; = 25 mGy
Tissu Zrs Zih ANy (%) e ot Ape (%)
Bone marrow yellow — 6.5464 6.3117 3.72 0.9788  0.9817 -0.30
Gland low Z 6.7950 6.6471 2.23 0.9831  0.9866 -0.35
Bone marrow red 7.1682 7.1207 0.67 1.0198  1.0228 -0.29
Adrenal gland 7.2397 7.1786 0.85 1.0201  1.0240 -0.38
Intestine 7.4847 7.4431 0.56 1.0193  1.0242 -0.48
Muscle low Z 7.5587 7.5230 0.47 1.0347  1.0392 -0.44
Blood whole 7.6753 7.6598 0.20 1.0459  1.0501 -0.40
Humerus sphe head 11.3909  11.4327 -0.37 1.2766 1.2784 -0.14
Clavicle 12.1106  12.1526 -0.35 1.3588  1.3601 -0.09
Femur cyl shaft 13.1957  13.2033 -0.06 1.6345 1.6354 -0.06
CTDI,, = 30 mGy
Tissu z0s Z;fj: ANZesy (%)  pes P Ape (%)
Bone marrow yellow  6.5234 6.3117 3.35 0.9794  0.9817 -0.24
Gland low Z 6.7825 6.6471 2.04 0.9836  0.9866 -0.30
Bone marrow red 7.1699 7.1207 0.69 1.0206  1.0228 -0.21
Adrenal gland 7.2424 7.1786 0.89 1.0209  1.0240 -0.31
Intestine 7.4916 7.4431 0.65 1.0200 1.0242 -0.41
Muscle low Z 7.5664 7.5230 0.58 1.0355  1.0392 -0.36
Blood whole 7.6849 7.6598 0.33 1.0467  1.0501 -0.32
Humerus sphe head 11.3915  11.4327 -0.36 1.2769 1.2784 -0.11
Clavicle 12.1114  12.1526 -0.34 1.3587  1.3601 -0.10
Femur cyl shaft 13.1962  13.2033 -0.05 1.6346  1.6354 -0.05
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Tableau C.1: Matrices de confusion pour le fantome Gammex avec Z.5¢ < 10. Les résul-
tats présentés sont en termes de pourcentage. Les colonnes représentent les matériaux
attribués aux matériaux identifiés dans les lignes.

CTDI, = 15 mGy
BrainSR2 AdiposeAP6 BreastBR12 Water Solid Water Liver

BrainSR2 82.01 0.00 0.18 15.45 1.39 0.97
AdiposeAP6 0.12 92.68 7.05 0.15 0.00 0.00
BreastBR12 1.01 6.20 87.03 5.49 0.27 0.00
Water 18.58 0.06 5.96 42.43 32.98 0.00
Solid Water 4.19 0.00 3.21 35.13 57.47 0.00
Liver 1.39 0.00 0.00 0.94 0.86 96.81

CTDIL,,; = 20 mGy
BrainSR2 AdiposeAP6 BreastBR12 Water Solid Water Liver

BrainSR2 84.96 0.00 0.06 14.06 0.32 0.59
AdiposeAP6 0.03 94.04 5.81 0.12 0.00 0.00
BreastBR12 0.68 1.87 94.72 2.58 0.15 0.00
Water 12.06 0.03 4.03 45.33 38.52 0.03
Solid Water 3.12 0.00 0.45 38.42 58.01 0.00
Liver 0.50 0.00 0.00 0.44 0.21 98.85

CTDI,y = 25 mGy
BrainSR2 AdiposeAP6 BreastBR12 Water Solid Water Liver

BrainSR2 89.28 0.00 0.00 10.07 0.18 0.47
AdiposeAP6 0.00 95.11 4.80 0.09 0.00 0.00
BreastBR12 0.27 1.16 95.82 2.46 0.30 0.00
Water 9.27 0.00 1.63 47.88 41.21 0.00
Solid Water 2.23 0.00 0.09 42.29 55.39 0.00
Liver 0.50 0.00 0.00 0.62 0.18 98.70

CTDIL,,; = 30 mGy
BrainSR2 AdiposeAP6 BreastBR12 Water Solid Water Liver

BrainSR2 90.69 0.00 0.00 9.04 0.09 0.18
AdiposeAP6 0.00 98.28 1.66 0.06 0.00 0.00
BreastBR12 0.21 0.71 97.74 1.25 0.09 0.00
Water 8.15 0.00 0.74 52.86 38.25 0.00
Solid Water 1.58 0.00 0.03 38.45 99.94 0.00
Liver 0.21 0.00 0.00 0.12 0.09 99.59
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Tableau C.2: Matrices de confusion pour le fantéme Gammex avec Z.¢s > 10. Les résul-
tats présentés sont en termes de pourcentage. Les colonnes représentent les matériaux
attribués aux matériaux identifiés dans les lignes.

CTDIL,, = 15 mGy

Solid Water BoneIlB3 BoneB200 CB2-30% CB2-50% Bone SB3
BonelB3 0.06 62.48 37.40 0.06 0.00 0.00
BoneB200 0.00 33.21 66.76 0.03 0.00 0.00
CB2-30% 0.00 0.00 0.21 99.67 0.12 0.00
CB2-50% 0.00 0.00 0.00 0.03 99.97 0.00
Bone SB3 0.00 0.00 0.00 0.00 0.00 100.00
CTDIL,, — 20 mGy
Solid Water BoneIB3 BoneB200 CB2-30% CB2-50% Bone SB3
BonelB3 0.00 68.23 31.77 0.00 0.00 0.00
BoneB200 0.00 31.88 68.12 0.00 0.00 0.00
CB2-30% 0.00 0.00 0.09 99.91 0.00 0.00
CB2-50% 0.00 0.00 0.00 0.00 100.00 0.00
Bone SB3 0.00 0.00 0.00 0.00 0.00 100.00
CTDIL,, — 25 mGy
Solid Water BoneIlB3 BoneB200 CB2-30% CB2-50% Bone SB3
BonelB3 0.00 73.19 26.81 0.00 0.00 0.00
BoneB200 0.00 28.15 71.85 0.00 0.00 0.00
CB2-30% 0.00 0.00 0.03 99.97 0.00 0.00
CB2-50% 0.00 0.00 0.00 0.00 100.00 0.00
Bone SB3 0.00 0.00 0.00 0.00 0.00 100.00
CTDI,, = 30 mGy
Solid Water BoneIB3 BoneB200 CB2-30% CB2-50% Bone SB3
BonelB3 0.00 76.70 23.30 0.00 0.00 0.00
BoneB200 0.00 23.14 76.86 0.00 0.00 0.00
CB2-30% 0.00 0.00 0.03 99.97 0.00 0.00
CB2-50% 0.00 0.00 0.00 0.00 100.00 0.00
Bone SB3 0.00 0.00 0.00 0.00 0.00 100.00
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Tableau C.3: Matrices de confusion pour les tissus avec la liste de 73 tissus. Les résul-
tats présentés sont en termes de pourcentage. Les colonnes représentent les matériaux
attribués aux matériaux identifiés dans les lignes. L’avant-derniére colonne est le pour-
centage des autres tissus attribués autre que ceux présentés alors que la derniére colonne
est le nombre de tissu total attribué.

CTDI,,; = 15 mGy

bone marr yell adipose hi Z yell red marr adipose mean Z  Autres  Tissus

bone marr yell 32.57 28.85 13.34 11.51 13.73 10
adipose hi Z yell red marr gland low Z bone marr yell Autres  Tissus

gland low Z 28.99 20.77 18.82 15.50 15.92 10
brain fluid bone marr red gland hi Z gland mean Z Autres  Tissus

bone marr red 31.92 19.20 13.88 10.59 24.41 27
brain fluid bone marr red gland hi Z gland mean Z Autres  Tissus

adrenal gland 32.43 18.96 12.87 7.72 28.02 30
brain fluid gland hi Z urine bone marr red Autres  Tissus

Intestine 35.38 12.10 12.01 9.38 31.12 34
gland hi Z urine brain fluid bladder full Autres  Tissus

Muscle low z 18.34 15.44 12.19 8.91 45.12 40
thyroid skin lo Z gland hi Z urine Autres  Tissus

Blood 16.42 14.70 10.36 10.30 48.22 40
c4 incl cart fem con troch hum sphe head d6 inc cart Autres  Tissus

hum spe head 29.05 19.79 18.22 8.96 23.96 11
fem whole spec inno female clavicle femur total Autres  Tissus

clavicle 20.41 17.99 15.86 15.80 29.94 13
fem cyl shaft mandible cortical bone Tissus

fem cyl shaft 90.74 9.23 0.03 3

CTDI,,; = 20 mGy

bone marr yell adipose hi Z adipose mean Z yell red marr Autres  Tissus

bone marr yell 42.78 28.40 11.09 8.05 9.67 9
adipose hi Z bone marr yell gland low Z yell red marr Autres  Tissus

gland low Z 28.79 26.09 17.31 16.24 11.57 10
brain fluid bone marr red gland mean Z gland hi Z Autres  Tissus

bone marr red 29.47 25.80 15.47 10.47 18.79 24
brain fluid bone marr red gland mean Z gland hi Z Autres  Tissus

adrenal gland 30.15 25.62 12.90 9.70 21.63 24
brain fluid bone marr red gland hi Z urine Autres  Tissus

Intestine 34.29 15.09 9.85 9.29 31.48 29
gland hi Z urine brain fluid bladder full Autres  Tissus

Muscle low z 20.95 15.12 10.09 8.61 45.24 38
gland hi Z skin lo Z thyroid urine Autres  Tissus

Blood 17.07 14.85 10.47 9.05 48.55 39
c4 incl cart fem con troch whole column femur sph head  Autres Tissus

hum spe head 31.18 17.13 14.38 10.59 26.72 10
fem whole spec clavicle inno female femur total Autres  Tissus

clavicle 23.58 19.47 15.86 13.76 27.34 11
fem cyl shaft mandible cortical bone Tissus

fem cyl shaft 92.75 7.22 0.03 3
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Tableau C.4: Matrices de confusion pour les tissus avec la liste de 73 tissus. Les résul-
tats présentés sont en termes de pourcentage. Les colonnes représentent les matériaux
attribués aux matériaux identifiés dans les lignes. L’avant-derniére colonne est le pour-
centage des autres tissus attribués autre que ceux présentés alors que la derniére colonne
est le nombre de tissu total attribué.

CTDI,, = 25 mGy

bone marr yell adipose hi Z gland low Z adipose mean Z  Autres Tissus

bone marr yell 44.97 33.20 8.43 7.07 6.33 8
adipose hi Z bone marr yell gland low Z yell red marr Autres  Tissus

gland low Z 29.97 24.44 23.91 16.72 4.97 9
brain fluid bone marr red gland mean Z gland hi Z Autres  Tissus

bone marr red 29.08 27.46 16.24 8.05 19.17 22
brain fluid bone marr red gland mean Z gland hi Z Autres  Tissus

adrenal gland 29.08 27.25 12.46 8.17 23.05 22
brain fluid bone marr red urine adrenal gland Autres  Tissus

Intestine 31.12 15.24 11.42 8.88 33.34 25
gland hi Z urine bladder full stomach Autres  Tissus

Muscle low z 22.10 17.63 11.12 6.30 42.84 38
gland hi Z skin lo Z thyroid urine Autres  Tissus

Blood 19.26 11.98 10.38 7.54 50.83 38
c4 incl cart whole column fem con troch hum sphe head  Autres Tissus

hum spe head 33.58 17.60 14.32 11.86 22.63 10
fem whole spec clavicle femur total inno female Autres  Tissus

clavicle 26.18 19.50 18.93 14.08 21.30 10
fem cyl shaft mandible Tissus

fem cyl shaft 96.57 3.43 2

CTDI,,; = 30 mGy

bone marr yell adipose hi Z gland low Z yell red marr Autres  Tissus

bone marr yell 47.46 34.88 9.23 4.41 4.02 7
adipose hi Z gland low Z bone marr yell yell red marr Autres  Tissus

gland low Z 29.14 28.40 24.94 15.86 1.66 9
bone marr red brain fluid gland mean Z adrenal gland Autres  Tissus

bone marr red 33.22 26.92 14.91 5.68 19.26 17
bone marr red brain fluid gland mean Z adrenal gland Autres  Tissus

adrenal gland 32.54 27.22 10.15 7.16 22.93 17
brain fluid bone marr red urine adrenal gland Autres  Tissus

Intestine 28.99 17.46 13.28 8.55 31.72 21
gland hi Z urine bladder full pancreas Autres  Tissus

Muscle low z 21.04 15.15 12.10 10.92 40.80 35
gland hi Z thyroid skin lo Z liver3 Autres  Tissus

Blood 20.09 13.40 10.41 6.95 49.14 34
c4 incl cart whole column  femur sph head fem con troch Autres  Tissus

hum spe head 36.18 20.77 12.40 11.30 19.35 9
fem whole spec femur total clavicle inno female Autres  Tissus

clavicle 28.31 23.17 21.57 11.30 15.65 10
fem cyl shaft mandible Tissus

fem cyl shaft 97.87 2.13 2
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Tableau C.5: Matrices de confusion pour les tissus avec la liste de 10 tissus. Les résul-
tats présentés sont en termes de pourcentage. Les colonnes représentent les matériaux
attribués aux matériaux identifiés dans les lignes. L’avant-derniére colonne est le pour-
centage des autres tissus attribués autre que ceux présentés alors que la derniére colonne

est le nombre de tissu total attribué.

CTDI,,; = 30 mGy

bone marr yell gland low Z  bone marr red adrenal gland Intestine  Muscle low z  Blood
bone marr yell 52.16 47.07 0.77 0 0 0 0
gland low Z 25.44 72.81 1.72 0.33 0 0 0
bone marr red 0 2.16 35.80 14.41 41.95 4.76 0.92
adrenal gland 0 1.63 29.02 16.69 45.18 6.09 1.39
Intestine 0 1.12 12.25 12.78 61.09 10.83 1.92
Muscle low z 0 0 0.12 1.36 37.37 38.96 22.19
Blood 0 0 0 0 11.92 28.22 59.85
hum spe head clavicle fem cyl shaft
hum spe head 99.97 0.03 0
clavicle 0.27 99.73 0
fem cyl shaft 0 0 100
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