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PROCEDE DE GESTION DE LA DYNAMIQUE D’UNE IMAGE RADIOLOGIQUE NUMERIQUE.

@ Pour résoudre un probléme de gestion de la dynami-
que d’'une image radiologique on prévoit dans 'invention de
traiter une image acquise en faisant subir a des composan-
tes de contexte ainsi qu’'a des composantes des détails de
cette image des facteurs d’expansion de contraste dont la
valeur dépend d’un signal de 'image de contexte, a endroit
des pixels concernés. De préférence, on transforme un si-
gnal en niveaux de gris ou en doses acquis en un signal en
épaisseurs radiologiques pour réaliser le traitement. En
outre, a lissue du traitement, on recale la dynamique de
limage traitée pour qu’elle corresponde a celle d'un ima-
geur, notamment par compression. Au besoin on modifie les
facteurs en fonction d’'un choix manifesté par I'utilisateur.
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Procédé de gestion de la dynamique d’une image radiologique numérique

La présente invention a pour objet un procédé de gestion de la
dynamique d'une image utilisable principalement dans le domaine de la
radiologie médicale et, dans ce domaine, en particulier dans celui de Ila
mammographie. Le but de l'invention est de faciliter la lecture d'images
mammographiques obtenues en utilisant une technologie d’imagerie
numeérique — détecteur a I'état solide et systeme d’acquisition numérique - en
permettant a un praticien d’accéder d’'un seul coup d’ceil, et si possible sans
avoir a régler la visualisation en quoi que ce soit, a une image claire et bien
contrastée en tous endroits. Sur une telle image, le radiologue doit étre
capable d'identifier tous les signes cliniques en percevant les relations entre
les différentes composantes de 'image.

L'image numérique a afficher est I'image des épaisseurs radiologiques
de lorgane traversé par le faisceau de rayons X, qui a une grande
dynamique, typiquement 12 bits. On appelle épaisseur radiologique
I'épaisseur d’un organe telle qu'elle est mesurée par les rayons X, autrement
dit en tenant compte de I'absorption des matériaux traversés. Par exemple,
0,1 cm d'os a une méme épaisseur radiologique que 1 cm d’eau. Les
moniteurs ou sont affichées les images ont une dynamique beaucoup plus
faible, typiquement de 8 bits. lls permettent de différencier seulement 256
niveaux de gris. Dans cet état de la technique, il est prévu de compresser la
dynamique de 'image numérique pour des niveaux de gris situés aux deux
extrémités de la dynamique. Il en résulte un manque de clarté pour les
parties d’image correspondant a la partie dynamique compressée.

La demande de brevet européen EP-A-1 113 392 présente une
méthode pour la compensation des variations d’épaisseur avant la
compression de dynamique, en particulier a la limite entre des régions de
forte densité et des régions de faible densité de I'organe radiographié. L’effet
obtenu est la réduction de la dynamique du signal, et, en conséquence, de
permettre I'affichage de I'organe entier, sans saturation.

La visibilité des structures radiologiques peut étre augmentée si la
réduction de la dynamique de limage est combinée avec une étape
d’expansion de contraste. La demande de brevet PCT, WO 01/69532,
introduit un procédé pour comprimer la dynamique de I'image basé sur le
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contraste, ol les basses fréquences et les contrastes sont séparément
ajustés pour ajuster la dynamique de [limageur. La réduction de la
dynamique et I'expansion de contraste sont séparés, mais toutes les deux
incluent la compression de la dynamique (entre la dynamique originale et la
dynamique de l'imageur), ce qui conduit a une limitation trés importante :
Iutilisateur a seulement acces a une représentation sur 8 bits de I'image qui
est codée sur 12 bits.

Pour garder la possibilité de visualiser plusieurs représentation 8 bits
de cette image numérique codée sur 12 bits, dans I'invention on sépare les
trois étapes de traitement : (i) réduction de la dynamique, (ii) expansion de
contraste et (iii) compression de la dynamique. L'image des épaisseurs
radiologiques subit les deux premiers traitements pour compenser les
variations de I'épaisseur et rehausser le contraste. Ensuite, 'image affichée
est obtenue par I'application d’'une transformation pour passer de 12 bits a 8
bits. L'utilisateur peut modifier cette transformation pour changer le contraste
globalement et redéfinir la zone des épaisseurs affichées. En plus, dans un
scénario temps réel, la compensation des variations d’épaisseur et le
rehaussement du contraste peuvent s’adapter au paramétrage de l'utilisateur
pour optimiser I'affichage.

Dans [linvention, on produit, a partir de limage des épaisseurs
radiologiques, des composantes de contexte et des composantes de détail.

De préférence en effet, dans l'invention on préférera travailler dans le
domaine des épaisseurs radiologiques. Au moment de la prise du cliché, le
sein eétant compressé entre un plateau porte sein et une pelote de
compression, I'épaisseur du sein est mécaniquement imposée partout la
méme. Il est intéressant alors de traiter le signal mesuré en termes
d’épaisseurs radiologiques, tenant compte de la densité radiologique p des
tissus examinés.

En outre pour tenir compte de l'imageur, limage dont le contraste a
été amélioré selon l'invention en fonction de caractéristiques médicales, est
in fine corrigée pour correspondre a la dynamique de I'afficheur utilisé.

Enfin on montrera que les images de contexte et des détails sont
modifiees pour que leur contraste dépende de conditions locales de I'image
de contexte a leur endroit. On montrera qu'en agissant ainsi, il est possible
de créer un modeéle d'expansion de contraste simultanément dans différentes
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zones, a priori exclusives l'une de l'autre, de maniére a ce que d’'un seul
coup d'ceil le praticien puisse avoir acces a la totalité des informations
recherchées.

Les critéres qui, selon Iinvention, ont servi pour la détermination des
caractéristiques médicales ont été empiriques et validés par une étude
clinique. Cette étude clinique a comporté le traitement par le procédé de
gestion de la dynamique de linvention d’'un lot d'images, de la présentation
de ces images ainsi améliorées a un ensemble de spécialistes, et l'obtention
de leur agrément unanime sur la qualité des images présentées. Un autre
critére a également été de ne pas créer de faux positifs ou de faux négatifs.
Un faux positif est une image transformée artificiellement donnant par ailleurs
faussement limpression de la présence d'un accident radiologique a
détecter. Un faux négatif est une expansion de contraste qui conduirait a la
disparition d’un accident radiologique réellement présent et masqué aprées le
traitement.

L'invention a donc pour objet un procédé de gestion de la dynamique
d’'une image radiologique caractérisé en ce qu'il comporte dans l'ordre les
étapes suivantes,

- on acquiert une image numérique avec un appareil de radiologie
équipé avec un détecteur numérique, cette image ainsi acquise possédant
une grande dynamique d'acquisition,

- on calcule I'image des épaisseurs radiologiques de I'organe traversé
par le faisceau de rayons X,

- on filtre I'image des épaisseurs radiologiques par un filtre passe-bas
pour obtenir une image de contexte,

- on soustrait I'image de contexte de limage des épaisseurs
radiologiques pour obtenir une image des détails,

- on traite I'image de contexte par une premiére table calculée a partir
de limage des épaisseurs radiologiques pour obtenir une image a
dynamique réduite,

- on traite 'image de contexte par une deuxiéme table calculée a partir
de [image des épaisseurs radiologiques pour obtenir une image de
coefficients qui ensuite vont pondérer 'image des détails pour obtenir une
image des détails rehaussés,

- on additionne l'image a dynamique réduite et 'image des détails
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rehaussés pour obtenir une image a dynamique réduite et a contraste
rehaussé, ou les différences entre les structures anatomiques sont
préservées, et

- on comprime la dynamique de limage & dynamique réduite et &
contraste rehaussé pour la faire tenir dans la dynamique d'un imageur avec
une petite dynamique, cette petite dynamique étant plus petite que la grande
dynamique.

L'invention sera mieux comprise a la lecture de la description qui suit
et a I'examen des figures qui I'accompagnent. Celles-ci ne sont présentées
qu’a titre indicatif et nullement limitatif de l'invention. Les figures montrent :

- Figure 1 : une représentation schématique du phénoméne de gestion
de la dynamique et de son traitement selon l'invention ;

- Figure 2 : une représentation des étapes de traitement du procédeé
de selon l'invention.

La figure 1 montre, pour expliquer le traitement, quatre diagrammes,
1, 2, 3 et 4, comportant en abscisse une mesure du signal radiologique en
terme d’épaisseurs radiologiques. Ce signal est a grande dynamique,
typiquement codé sur 12 bits. Le passage de I'image acquise a I''mage des
épaisseurs radiologiques nécessite une conversion logarithmique, mais la
correspondance entre elles est de toute fagon monotone. La figure 1 montre
aussi en dessous des quatre diagrammes une représentation schématique
d'une image radiologique d'un sein. Dans les quatre diagrammes, le premier
diagramme montre une correspondance 5 entre un signal d’épaisseur
radiologique représenté sur une grande dynamique, par exemple 2" et un
signal en niveaux de gris affichables sur un afficheur réel, avec des niveaux
de gris compris entre 0 et 255, correspondant a 8 bits, avec une dynamique
plus faible.

Le premier diagramme 1 comporte d'une maniére connue une fenétre
de dynamique WW (qui contrdle le gain différentiel (contraste) maximal)
calée par son centre WC (le niveau de gain différentiel maximal) & un endroit
donné de la dynamique totale du signal d'épaisseur radiologique. Alors que
le signal d’épaisseur est exprimé sur 12 bits, le signal utile pour commander
l'imageur ne peut étre qu’un signal exprimé avec 8 bits, 1 octet.

Le diagramme 2 situé en dessous de ce premier diagramme 1 est un
histogramme 6 montré en traits pleins, réel, du sein 7 dans le domaine de
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I'épaisseur radiologique visible sur l'image présentée en dessous des quatre
diagrammes. Cet histogramme 6 comporte d’'une maniére connue une partie
de bordure 8, représentant le bord du sein & son extrémité et, typiquement,
deux pics correspondant a une zone adipeuse ZA et a une zone glandulaire
ZG.

La figure 2 montre les étapes du procédé de gestion de la dynamique
de l'invention. A partir d’'une image acquise par une installation de radiologie,
non représentée, on obtient un signal noté X sur la figure 2. On extrait des
images de composantes de contexte et de composantes des détails de ce
signal X. Compte tenu d’un phénomeéne radiologique d’acquisition du type
I=lpexp(-1x), on sait qu'on peut exprimer px sous la forme ux = Log(lp)-Log(l),
| étant le signal réellement mesuré par un détecteur radiologique
électronique, ou éventuellement relevé a partir d’'un cliché radiographique
numérisé. Pour une épaisseur x constante (parce que le sein est comprimé
de la méme fagon partout), on donne bien de cette fagon une image de la
densité radiologique 1 en chaque point, en chaque pixel de 'image. Dans ce
but, d’'une maniére préférée dans l'invention, le signal X sera transformé par
un circuit 9 en un signal d'épaisseur radiologique, noté Y sur la figure 2. Alors
que le signal X a traditionnellement une dynamique de 14 bits et est exprimé
en doses, la transformation logarithmique 9 donne un signal d’épaisseur
radiologique Y sur 12 bits par pixel. La transformation 9 est de préférence
effectuée par une lecture d'une table précalculée, LUT. C'est ce signal Y
d’épaisseur qui est porté sur les abscisses des quatre diagrammes 1 a 4 de
la figure 1.

Le signal Y est ensuite transmis a un filtre spatial 10 produisant un
signal de sortie Y\p. Le filtre 10 est un filtre spatial passe-bas, de noyau
large, par exemple de 2 cm en mammographie numérique, de préférence de
type médian, mais il pourrait étre un filtre d’ordre statistique d’un autre type
pour donner des résultats similaires ou éventuellement meilleurs. Le signal
Y.p ainsi que le signal Y sont donnés sur 12 bits. lls sont soustraits I'un de
l'autre dans un soustracteur 11 et donnent naissance a un signal Yup
représentatif des détails de I'image. En effet, du filtrage passe-bas par le filtre
10, le signal d'image Y est transformé en un signal de contexte Yip. En
faisant la soustraction du signal de départ moins le signal de contexte il ne
reste bien entendu plus que le signal des détails.
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Dans l'invention, on multiplie alors dans un multiplicateur 12 le signal
de détail Yup, pixel par pixel, par des coefficients fournis par une table 13.
Dans linvention, une particularitt¢ de la table 13 est de proposer des
coefficients qui, pixel par pixel, ont une valeur qui dépend de leur
environnement. Cette dépendance peut ici étre obtenue en utilisant comme
adresse de lecture de la table 13, a partir de laquelle on extrait le coefficient,
le signal de I'image de contexte qui correspond a un pixel traité. La table 13
comporte ainsi une correspondance entre des niveaux de gris du signal de
contexte et des coefficients pondérateurs a appliquer au signal des détails
introduit par ailleurs dans le multiplicateur 12.

On constate par ailleurs que cette transformation permettant le
rehaussement de contraste n'était pas présente dans I'enseignement du
document EP-A-1 113 392. Le signal produit par le multiplicateur 12 est
additionné dans un additionneur 14 au signal de contexte. De préférence ce
signal de contexte lui-méme subit une transformation par un filtre de
correction 15. Le filtre de correction 15, comme le filtre de correction 13, est
réalisé sous la forme d’une table de correspondance, look-up table, LUT,
dont, encore une fois, la caractéristique est de produire une maodification, ici
du signal de contexte, laquelle modification a(x) est elle-méme fonction de la
valeur x de ce signal de contexte. Le signal disponible a la sortie de
I'additionneur 14 posséde selon I'invention toutes les améliorations voulues
(lesquelles seront expliquées plus loin)

Il ne correspond toutefois pas, du fait de sa dynamique sur 12 bits, a
la dynamique de l'afficheur sur 8 bits. Dans ce but, un circuit de conversion
16 placé en aval, en particulier une table de correspondance LUT, permet de
disposer en sortie d'un signal Z sur 8 bits par pixel. En pratique, le circuit 16
peut effectuer une transformation du type de celle montrée sur le diagramme
1 de la figure 1.

Le circuit 15 réalise une transformation du type multiplication par
o(Y.p). La valeur de o est montrée sur le diagramme 3 de la figure 1. Cette
transformation correspond par ailleurs a celle enseignée dans le document
EP-A-1 113 392. Elle a pour objet de compresser la dynamique de l'image
acquise de facon qu'elle corresponde a une largeur attendue. En particulier,
pour les régions situées en bordure du sein, «(x) sera plus grand que x. A
'opposé, pour les valeurs de signal acquis les plus élevées o(x) sera
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inférieur a x. Le coefficient est décroissant de maniére a ramener au total la
dynamique de l'image acquise a une dynamique comprise entre A et B.

En ce qui concerne le circuit 13, la modification B qu'il apporte est liée
a l'environnement, diagramme 4. Dans un premier exemple, on considére
qu'il y a une correspondance entre les zones adipeuse ZA et glandulaire ZG
d'une part, et les niveaux de gris ou épaisseurs équivalentes de
I'histogramme 6 d'autre part. Dans les zones adipeuses ZA et zones
glandulaires ZG, on détermine ainsi qu'une épaisseur radiologique est
comprise dans une tranche YM1 et YM2 de la dynamique. Selon l'invention,
on décide alors, par exemple, qu’au passage de la valeur YM1 le coefficient
B apporté par le circuit 13 sera par exemple croissant, entre 1 et un seuil
supérieur, par exemple 2 ou 3. Un coefficient  a 1 maintient les détails tel
qu'ils sont. Les détails sont rehaussés, [ égal 2 ou 3 par exemple, pour les
zones ZG et ZA.

L'histogramme 17 de lI'image a dynamique réduite et a contraste
rehaussé est montré en tirets sur le diagramme 2.

Les coefficients o et B peuvent ainsi étre attribués a chacun des pixels
de lmage et forment en eux-mémes des images de modification. Les
valeurs de ces coefficients sont fonction, spécifiques pour chaque image, des
valeurs des signaux Y p de 'image de contexte a leur endroit.

L'attribution d'une valeur donnée a un coefficient B, en fonction de
I'environnement, peut alors se faire de deux fagons. Soit on repére le lieu des
zones ZA et ZG dans limage, et, pour les pixels dont les coordonnées
géographiques correspondent a ces lieux, on module le coefficient B en
correspondance. Dans ce cas on adresse la table LUT 13 (ou 15 pour @) par
les coordonnées du pixel concerné dans l'image. Soit, de préférence, on se
sert de la correspondance évoquée ci-dessus, et on adresse la table de
coefficients 13 (il en serait de méme pour la table de coefficients 15) par le
niveau de gris, ou I'épaisseur radiologique du signal concerné. Autrement dit,
pour un signal d'épaisseur équivalente donnée, typiqguement supérieur au
seuil YM1, on considere qu'il s'agit d'un signal de zone ZA ou ZG et on lui
applique alors ['expansion de contraste maximale, par exemple un coefficient
Ba2ou3.

Par rapport aux techniques connues, on voit qu'il y a une grande
difference car ces techniques comportaient la désignation dans limage
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visualisée d'une fenétre spatiale, circonscrite a I'aide d'une souris ou d'une
boule de manceuvre dans limage méme du sein. L'image de la fenétre
désignée était ensuite analysée et son contraste était optimisé en fonction de
la variation du signal dans cette fenétre désignée.

Dans un deuxiéme exemple, la prise en considération de
l'environnement est faite par une estimation de la proportion de masse fibro-
glandulaire a I'endroit de chaque pixel. Cette estimation est décrite dans
l'article de J. Kaufhold, J.A. Thomas, J.W. Eberhard, C.E. Galbo, et D.E.
Gonzalez Trotter, intitulé “A Calibration Approach to Glandular Tissue
Composition Estimation in Digital Mammography,” paru dans Med. Phys. 29
(8), pp. 1867-1880, Ao(it 2002. Selon cet enseignement, on sait estimer une
proportion de tissus fibro-glandulaire dans chaque pixel. On peut alors utiliser
cette proportion pour conditionner, éventuellement aprés filtrage spatial
passe bas, les valeurs des coefficients. Par exemple B, devient de plus en
plus grand au fur et @ mesure que cette proportion augmente. Dans ce cas,
le calcul des deux fonctions utilisées pour modifier les images de contexte et
des détails sont prédéfinis comme fonctions de proportion de tissu fibro-
glandulaire, et sont adaptées par une procédure de calibration a chaque
image d'épaisseur radiologique.

Autant le coefficient o est linéaire par morceau, autant le coefficient B
dans ce deuxieme exemple sera constant par morceau. Le coefficient o est
positif et non décroissant de maniere a préserver la relation d’ordre entre les
épaisseurs des différents tissus. En ce qui concerne la coefficient  c’'est une
fonction positive qui peut prendre des valeurs inférieures, égales ou
supérieures a 1 selon que les détails doivent étre négligés, maintenus tels
quels, ou au contraire présenté avec plus de contrastes. De préférence o
aura une pente forte de maniére a compenser les effets de la variation de
I'épaisseur dus a la non-compression des bords du sein.

La détermination du seuil YM1, ou autres, est menée en prenant en
considération l'histogramme 6, notamment de maniére a segmenter les
régions adipeuses et fibro-glandulaires. Pour B, le choix d’une fonction
constante par morceau peut autoriser l'utilisation de différents coefficients
d’expansion pour les zones adipeuses et fibro-glandulaires respectivement.

Alors que le diagramme 1 de la figure 1 montre une fenétre de
visualisation en dynamique de base, il est possible que le praticien veuille
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modifier la position et ou la largeur de la fenétre de visualisation,
respectivement WC et WW. Dans Pinvention, on tient compte dans les
circuits 16 de cette exigence et on produit un signal v de modification des
coefficients a et B. Lorsque la largeur de visualisation est modifié d’une
valeur initiale WW a une valeur final WW’, les coefficients o et B seront
modifiés selon une modification du type oo’ = ¥ (WWWW') et
B/B'=p(WW/WW?"), formules dans lesquelles ¥ et p sont des fonctions non
décroissantes. Les termes avec ' concernent une forme modifiée du terme de
base. Les termes de base, o, B et WW résultent d'un réglage de départ de la
chaine de traitement et de visualisation de la machine de radiologie. Toute
image nouvellement présentée est présentée avec ces valeurs de base, le
praticien effectuant par suite des modifications relatives de ces termes de
bases. Les fonctions ¥ et p sont déterminées empiriquement.

En agissant ainsi, il est donc possible de tenir compte des souhaits
particuliers du praticien. Deux mises en ceuvre sont possibles pour ce
mécanisme. Dans une premiére mise en ceuvre, le traitement total est repris
chaque fois que [l'utilisateur change les contraintes de contraste, avec
comme exigence selon l'invention que l'apparence totale du sein reste la
méme. Dans une seconde mise en ceuvre, image basse fréquence est
traitée une fois pour toutes. En pratique I'image Yp est ainsi préparée une
fois pour toutes, et elle est stockée dans une mémoire. Quand ['utilisateur
change le contraste de visualisation, une nouvelle image fraitée peut étre
obtenue sans avoir a filtrer 'image acquise a nouveau. La seconde solution
est moins exigeante en terme de temps de calcul mais elle introduit une
complication significative dans le traitement de la mémoire.

Pour [l'utilisateur, le principal avantage de l'invention est de proposer
une image du sein unique, dans laquelle le contraste dans les tissus adipeux
est similaire a celui obtenu en réglant la dynamique de visualisation, WW
pour la visualisation optimale des tissus adipeux, et le contraste des tissus
glandulaires est similaire a celui obtenu en réglant la dynamique de
visualisation WW pour une visualisation optimale des tissus fibro-
glandulaires.

Deuxiemement, la solution de [invention permet de modifier le
contraste de limage d'une maniére habituelle, c'est-a-dire par une
modification de la table 16 de correspondance. Avec linvention, il reste
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l'avantage que tous les tissus restent visibles et que le contraste des
structures locales est maximisé pour la gamme visualisée. Sans cette
amélioration de I'invention, le nombre de tissus visibles serait trés réduit
quand le contraste choisi est élevé. Il est par conséquent possible d’obtenir
des images avec un contraste bien meilleur que celui obtenu par des films ou
des systémes d'écran, et en méme temps de conserver la visibilité de tous
les tissus (pectoral, glandulaire, adipeux, sous cutanée, peau ...). Cette
démarche conduit a8 une meilleure détectabilité des cancers du sein aussi
bien qu'a une réduction des contraintes de lumiére ambiante nécessaire pour
visualiser limage. Ceci signifie que, si par ailleurs les conditions de
visualisation ne sont pas les meilleures, avec les traitements
supplémentaires de linvention les images peuvent quand méme étre

correctement observées.
Comme le traitement est basé sur une information quantitative, donc
objective, il propose une visualisation optimale indépendante de la

configuration d’acquisition et indépendante de la machine radiologique ayant
servi dans ce but.

Parce que le traitement est relatif au contraste de visualisation,
I'impression globale du sein est toujours la méme et elle rend 'exploitation
trés naturelle pour le radiologue. Sans linvention, il n'est pas possible de
trouver une formulation d’expansion qui satisfasse a toutes les demandes.
Une image traitée avec une grande expansion apparaitrait artificielle quand
elle serait visualisée avec un contraste standard. Une image traitée avec une
faible expansion de contraste ne serait pas capable de montrer tous les
tissus avec un grand contraste.
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REVENDICATIONS

1 - Procédé de gestion de la dynamique d'une image radiologique
numérique caractérisé en ce qu'il comporte dans l'ordre les étapes suivantes,

- on acquiert une image numeérique avec un appareil de radiologie
équipé avec un détecteur numérique, cette image ainsi acquise possédant
une grande dynamique (X) d'acquisition,

- on calcule I''mage des épaisseurs radiologiques de l'organe traversé
par le faisceau de rayons X (Y),

- on filtre 'image des épaisseurs radiologiques par un filtre passe-bas
pour obtenir une image de contexte (Yp),

- on soustrait I'image de contexte de l'image des épaisseurs
radiologiques pour obtenir une image des détails (Yup),

- on traite 'image de contexte par une premiére table calculée a partir
de limage des épaisseurs radiologiques (15) pour obtenir une image a
dynamique réduite,

- on traite 'image de contexte par une deuxiéme table calculée a partir
de limage des épaisseurs radiologiques (13) pour obtenir une image de
coefficients qui ensuite vont pondérer 'image des détails pour obtenir une
image des détails rehaussés, et

- on additionne I'image a dynamique réduite et 'image des détails
rehaussés pour obtenir une image a dynamique réduite et a contraste
rehaussé, ou les différences entre les structures anatomiques sont
préservés.

- on comprime (16) la dynamique de l'image a dynamique réduite et a
contraste rehaussé pour la faire tenir dans la dynamique d'un imageur avec
une petite dynamique (Z), cette petite dynamique étant plus petite que la
grande dynamique.

2 - Procédé selon la revendication 1, caractérisé en ce que,

- pour obtenir I'image des détails rehaussés, on pondeére pixel a pixel
limage des détails par une image de coefficients,

- les valeurs de ces coefficients étant une fonction positive des valeurs
de l'image de contexte a leur endroit.

3 - Procédé selon I'une des revendications 1 ou 2, caractérisé en ce
que
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- limage de contexte est construite & partir de limage des épaisseurs
radiologiques par un filtrage médian, ou par un filtrage d’ordre statistique
d’un autre type.

4 - Procédé selon l'une des revendications 1 a 3, caractérisé en ce
que

- la fonction appliquée en chaque pixel de image de contexte pour
obtenir 'image a dynamique réduite est positive, linéaire par morceaux et
non décroissante, et ou les coefficients qui multiplient en chaque pixel
limage des détails pour obtenir 'image des détails rehaussés sont calculés
en appliquant une fonction positive, constante par morceaux, en chaque pixel
de 'image de contexte

- les coefficients étant inférieurs & 1 si le contraste a leur endroit est &
réduire, égaux a 1 si le contraste a leur endroit est & maintenir tel quel, et
supérieurs a 1 si le contraste a leur endroit est a rehausser.

5 - Procédé selon l'une des revendications 1 a 4, caractérisé en ce
que

- la compression de la dynamique est réalisée par une fonction
positive et non décroissante, caractérisée par deux paramétres ajustable par
F'utilisateur, WW qui contrdle le gain différentiel maximal et WC qui définit le
niveau de gain différentiel maximal dans la dynamique de départ.

6 - Procédé selon la revendication 5, caractérisé en ce que

- on modifie (y) les traitements des images de contexte et des détails
en fonction de la valeur WW sélectionnée par l'utilisateur.

7 - Procédé selon l'une des revendications 1 a 6, caractérisé en ce
que

- le calcul des deux fonctions utilisées pour modifier les images de
contexte et des détails sont prédéfinis comme fonctions de proportion de
tissu fibro-glandulaire, et sont adaptées par une procédure de calibration a
chaque image d’'épaisseur radiologique.



2847698

4092

[
© py
Q (sig 8}) neanu

-~

<

N AN N
—_ )] (o2}
= (=) T
= = =
|||||||||||||||||||||||||||| —-m
| —_
I
_ = >
_ 2
! <5
[ W ] W
I
|||||| |_f||l]|||t|1A >
I
o ! i)
| =S
| o~
{ =
I ©
I g
| =
| < =
|
|
i
! I _ A I
& o t 1 S 1t o
2 \w_mx_amu.oz < (o < e ogTe~ge
(]
TN ~ (sngq 1) neaau uoyjesgpuod
P 9p Inajep

o]

Q.




2847698

2/2
Fig. 2
0 P
Y
[ !
LP \ LT af.) |
|
|
we | B() i
9 LUT fe e _}
\ v
LOG + N y + N VoI .
LUT LY L ‘ r [
DRI
11 12 14



REPUBLIQUE FRANGAISE 2847698

/—N
' ° d’enregistremen
lI\DI RAPPORT DE RECHERCHE N ol
__} PRELIMINAIRE
..'Z’JL'SIL DE établi sur la base des derniéres revendications FA 626478
:'::::r:ﬁfe déposées avant le commencement de la recherche FR 0214917

DOCUMENTS CONSIDERES COMME PERTINENTS  |evendcatont | Classementattribué

concernée(s) a linvention par I'INPI

Citation du document avec indication, en cas de besoin,

Catégorie des parties pertinentes

X US 5 550 888 A (NEITZEL ULRICH ET AL) 1-6 GO6T5/40
27 aolit 1996 (1996-08-27)
Y * colonne 10, ligne 9 - ligne 61; figure 57
*

D,Y |KAUFHOLD J ET AL: "A calibration approach |7
to glandular tissue composition estimation
in digital mammography"

MEDICAL PHYSICS, AUG. 2002, AIP FOR
AMERICAN ASSOC. PHYS. MED, USA,

vol. 29, no. 8, pages 1867-1880,
XP002251258

ISSN: 0094-2405

* abrégé *

D,A |EP 1 113 392 A (GE MEDICAL SYST SA) 1-7
4 juillet 2001 (2001-07-04)
* figure 4 *

D,A |WO 01 69532 A (GEN ELECTRIC) 1-7
20 septembre 2001 (2001-09-20) DOMAINES TECHNIQUES
* le document en entier * RECHERCHES _(IntCL7)

----- GO6T

Date d'achévement de la recherche Examinateur
T
& 14 aclit 2003 Bouchadla, N
o
2 CATEGORIE DES DOCUMENTS CITES T : théorie ou principe a la base de l'invention
o o L E : document de brevet bénéficiant d'une date antérieure
- X: particuligrement pertinent & lui seul ala date de dépdt et qui n'a été publié qu'a cette date
3 Y : particuliérement pertinent en combinaison avec un de dépdt ou qu'a une date postérieure.
g autye document de la méme catégorie D : cité dans la demande
T A: a(nére—plan techpol_oglque L.: cité pour d'autres raisons
Q O : divulgation non-écrite
o P : document intercalaire & : membre de la méme famille, document correspondant
w




EPO FORM P0465

ANNEXE AU RAPPORT DE RECHERCHE PRELIMINAIRE
RELATIF A LA DEMANDE DE BREVET FRANGCAIS NO. FR 0214917 FA 626478

2847698

La présente annexe indique les membres de la famille de brevets relatifs aux documents brevets cités dans le rapport de

recherche préliminaire visé ci-dessus.

Les dits membres sont contenus au fichier in

formatique de 'Office européen des brevets a la date dd 4-08-2003

Les renseignements fournis sont donnés a titre indicatif et n'engagent pas la responsabilité de I'Office européen des brevets,

ni de Administration frangaise

Document brevet cité Date de Membre(s) de la Date de

au rapport de recherche publication famille de brevet(s) publication
US 5550888 A 27-08-1996 DE 4415990 Al 23-11-1995
DE 59509252 D1 21-06-2001

EP 0681269 Al 08-11-1995

JP 7325920 A 12-12-1995

EP 1113392 A 04-07-2001 FR 2803069 Al 29-06-2001
EP 1113392 Al 04-07-2001

JP 2001238870 A 04-09-2001

US 2001016030 Al 23-08-2001

WO 0169532 A 20-09-2001 EP 1208536 Al 29-05-2002
WO 0169532 Al 20-09-2001

Pour tout renseignement concernant cette annexe : voir Journal Officiel de 'Office européen des brevets, No.12/82




	Abstract
	Bibliographic
	Description
	Claims
	Drawings
	Search_Report

