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Résumé

Notre projet de fin d’étude concerne le filtrage des images médicales
échographiques par I’ondelette Lifting, nous nous s’intéressons a la réduction du

bruit de speckle. C’est un bruit multiplicatif qui dégradé la qualité de I’image.

Nous avons effectué des travaux sur le filtrage du speckle tel que les filtres
adaptatifs, la diffusion anisotropique, filtre Médian3, le filtrage par ondelette et le
filtrage par I’ondelette a base de structure Lifting, dans le but de réduire le bruit des
images échographiques, tout en préservant les structures importantes pour leur

interprétation.

Les résultats obtenus sont encourageants et démontrent une robustesse et une

précision accrue par les algorithmes étudiés.

Mots-clés : images échographiques, filtrage du speckle, I’ondelette, Lifting

Abstract

Our end of study project concerns the filtering of ultrasound medical images by
the Lifting wavelet, we are interested in the reduction of speckle noise. It is a
multiplicative noise that degrades the quality of the image. We are interested in the
reduction of speckle noise. It is a multiplicative noise that degrades the quality of the

image.

We did some work on speckle filtering such as adaptive filters, anisotropic
scattering, Middle filter3, wavelet filtering and wavelet filtering based on Lifting
structure, in order to reduce the noise of ultrasound images, while preserving

structures important for their interpretation.

The results obtained are encouraging and demonstrate increased robustness and

precision by the algorithms studied.

Keywords : ultrasound images, speckle filtering, wavelet, Lifting



Laile
@l Gl sall Aol 5 A sall (558 Gl sally Apdall ) eall il Blaty Al all Ales A L 5 i
Bosall B3 ga e dany lieliae by 4] all) elia gun asddly () galiga (¢ Al

iy ¢ 3 Jas V) i yall ¢ Gl sall cpliia HLa ¢ Al il yall Jie ) sk mad 3 e Ulee Liais
lo Lliall s ¢ Agpall (358 o sall ) gam g Julil ¢ pd )l e A3 il sall i 55 il sl
Lol Al JSLed)

L}n_j‘)w‘kll\.:ta‘))\)ﬂ\dhw%ﬁ;blﬁ\)&ﬁﬁﬁj}m@cd#\ég‘ém‘

Lifting«laasal  cspeckle  diad  dggall 38 Gadh eall el clak



~ > O ™ N

o X ®

div

Notation :

Impédance acoustique

La masse volumique

La célérité de ’onde

La longueur d’onde

La fréquence
Intensité a la distance x
Intensité initiale

Réflexion

Transmission

Coefficient de variation global
Coefficient de variation local
La réflectivité reelle

Gain du filtre

Coefficient de diffusion

(J¥) L’opérateur de divergence
L’opérateur Laplacien

L’écart type



Liste des figures

Figure 1.1 Phénomene de réfraCtion............ccoviieieiiiieieieiesie s 11
Figure 1.2 Phénomeéne de diffusion...........cccoiveiiiiiiie i 12
Figure 1.3 Image synthétique et résultat de la simulation échographique de cette image......13
Figure 1.4 FaiSCeau UITASONOIE..........ccuiieieieieiie e 16
Figure 1.5 Faisceau ultrasonore (Résolution latérale et résolution axiale).................. 16
Figure 1.6 : Focalisation PratiQUe..........cccvevvereerieirieeieseesie e 18
1o O T I |V o T [ SR 18
Figure 1.8 : Image de fantdme abdominal en mode B............c.ccooviiiiiiieiiiiiicen, 19
Figure 1.9 : Représentation du signal échographique en utilisant le mode TM........... 19
Figure 2.1 : Fonctions de diffusion de Perona et MaliK .............ccccooviiviieeiiciciee. 34

Figure 2.2 : la décomposition en ondelette 2D (a)L’image initiale avec les coefficients

aj, (b) la decomposition sur les lignes, (c) la décomposition sur les colonnes............. 38
Figure 2.3 : les différents niveaux de déCompositions.............cccooiiiniiieieinennene 38

Figure 2.4 : (a) la décomposition sur chaque ligne, (b) la décomposition sur chaque

[o10] (0] 1 1 L-TRUR TSR TR PR PR RRRR TP 39

Figure 2.5: (a) la reconstruction sur chaque ligne, (b) la décomposition sur chaque

(070 (o] ] 3 1= OSSPSR 39
Figure 2.6 : Structure en HftiNg.........cccooiiiiiiicce e 41
Figure 3.1 : Interface exécutable de filtrage...........coeveiieii i 48
Figure 3.2 : Interface exécutable pour calculer les métriques d’évaluation................ 49
Figure 3.3: Les résultats des filtres testés sur une image de synthese.............cccccuvne.e. 53
Figure 3.4 (a) filtre Lee, (b) filtre Anisotropic_diffusion............cccccooevieviiicieennnn, 54
Figure 3.5: Les résultats des différents filtres testés sur une image de synthése......... 55

Figure 3.6 : Images échographiques réel pour tester Les différentes méthodes de
filtrage (a) rien droite et (b) thrombose VEINBUSE............coovevviiiiriice e 56
Figure 3.7: Les résultats des filtres testés sur une image échographique

=TT [T 58



Figure 3.8 : Les résultats du PSNR et SSIM de Lifting et I’ondelette sur 1’image

échographique de rein droite (NIVEAU 2).........c.eiveieerieiieieese e 63

Figure 3.9 : Les résultats du PSNR et SSIM de Lifting sur I’image échographique de

rein droite ((a) niveau 5 et (D NIVEAU) 2)......ocveiiiieiie e 65

Figure 3.10: Les résultats du PSNR et SSIM de I’ondelette sur I’image échographique
de rein droite ((@) niveau 5 et (b) niveau) 2)......ccciiiiiiiiiiiiieieen, 67
Figure 3.11: Les résultats des filtres testés sur une image échographique thrombose

VU . e 69

Figure 3.12: Les résultats des différents filtres testés sur 1’image échographique

EFOIMIDOSE VINBUSE. ...ttt e ettt e e e e e e e e ettt e e e e e e e ee e eaaeens 70



Liste des tableaux

Tableau 1.1 : Classification des 0ndes aCOUSTIQUES..........ccuervveieieeieeriesie e ereseesieeneens 8
Tableau 1.2 : Les coefficients d’abSOrPtion...........ccccveiverieriereninisieieiese e 10
Tableau 1.3 : Paramétres d’intensité d’atténuation dans différents organes du corps

NUMIBIN e et e ettt e e e e e e e ettt e e e e e neeeeeneeas 14

Tableau 3.1 : Paramétres des différents filtres teStés..........ccvvrirviiiiieiiiniicesee, 50
Tableau 3.2 : Statistiques des résultats des paramétres d’évaluation de chaque filtre
testé de I’image de synthése (1ItEration)...........cooerririiiiiieienee e 54
Tableau 3.3 : Les différents parametres d’évaluation quantitative de différents filtres
appliqués sur I’image échographique de rein droite...........ccooovveieeiiiiiieiiesiecse e 58
Tableau 3.4: Les résultats de différent paramétres d’évaluation de I’image rien
(0] £ LR PT TR PRTPRPPPP 61
Tableau 3.5 : Les résultats de différents paramétres d’évaluation de 1’image rien droite
(niveau de decompOSItION EQalE 2).......cceeiieiiiiieiee e 62
Tableau 3.6 : Les résultats de différents paramétres d’évaluation de 1’image rien droite
(Niveau de décomposition Egale 3)........ccoeiiiirireiiiserese e 63
Tableau 3.7 : Les résultats de différents paramétres d’évaluation de 1’image rien droite
(Niveau de décomposition €gale 4).........cccoveiieieiii i 64
Tableau 3.8 : Les résultats de différents parametres d’évaluation de 1’image rien droite

(Niveau de décomposition Egale 5)........ccoeiiiirireieiiiree e 65

Tableau 3.9 : Les différents paramétres d’évaluation quantitative de différents filtres

appliqués sur I’image échographique thrombose VINBUSE..........ccceovrvrerieiniiicreieiens 69



Sommaire

Sommaire

INtrOdUCTION GENETAIE. ........cuiiiieie e 1

Chapitre 1: Formation et caractérisation des images ultrasonores

IO 11 (oo [FTox oo TSP 6
2. Conception de I’'image chographiqUe...........cccveiveiieiiece e 6
2.1. Nature de 1’onde UltraSOnOre. . ........cccveeeeeeeeeecee e e 7

2.1.1. Parameétres de I’onde ultrasonore...............oovevveeeeireereesiveseesreenens 7

2.1.1.0. CAIEINTA. ... 7

2.1.1.2. Fréquence et longueur d'onde...........ccceveevveirecireseennnn, 8

2.1.2. Formation de I’onde UItraSONOre...........cceevveeiieeviieiiiee e, 8

2.2. Interactions avec 1a MAtiEre.........c.covcveiereie e 9

2.2. 1. ADSOIPLION. ....ceiiiiiiti et 9

2.2.2. Réflexion et réfraCtion............ccoovrereiinininieee e 10

2.2.3. DIffUSION.....cuiiiiiieiece s 11

2.2.4. Atténuation de 1’onde ultraSON0ore..........ccccvevvererereieseeeeeenean, 13

2.3.S0UrCe de SPECKIE........oiiiieece s 14
2.3.1. Complémentarité du SpeckIe............ccovvevveiiiiiiieececeee 15

2.3.2. Les modele du SPECKIE..........ccveveiiciieecece e 15

2.4. Le faisceau UltraSOnOre. . ... ...cooiuieeiuiieeiieeciieeesee e se e e e sae e e e e e s aee e 15

2.5. Résolution d’une image €Chographique...........cccceovevieieireneieeceseeees 16
2.5.1. RESOIULION @XIale.......cveviieieieiee s 17

2.5.2. Résolution angulaire (latérale) .........coceoeiveevieiiiiieiee e 17

P o Tor: 1Y U1 o] ST SR 17

3. LeS Modes d’ IMAZEIIE .......ccviiviiiiiiiiiiiii e 18

3.1. Mode A (AMPHEUAR).....ccviiiieiiiee e 18



Sommaire

3.2. Mode B (BFIlIANCe) .......ccveiiiieiiece et 18
3.3. Mode TM (Temps/MOUVEMENT).......ccviiiiieiieieiie e 19
34, MOE BD/AD.......cciiiiee e 20
3.5. Elastosonographie..........cccceiieiiiiiicce e 20
4. CONCIUSTON. ...ttt ettt 20

Chapitre 2 : Etat de ’art sur le filtrage des images échographie

L INEFOTUCTION. .. 22
2. Coefficient de VAriatioN. ... ..o 24
2.1. Coefficient de variation global................ccccooviiiieii i, 24

2.2. Coefficient de variation 10Cal.............ccooveiriiiiniiciee 25

3. Filtrage du SPECKIE.........oouiiieceee 26
3.1. Les filtres adaptatifs ClaSSIQUES.........ccouevuieieiieiieciece e 26

3. L1 Filtre de LeE. oot 26

3.1.2. Filtre de KUaN........coooiiiiiiiieeee e 27

3. 1.3, Filtre de FrOSt....c..coiiiiieiieeee e 27

3.2, Ftre MEGIAN. .....ccuiiiiiie s 27

3.3. DIiffusion aniSOtrOPIGUE. ........eivviiiieiie et eiie et 28
3.3.1. Le principe physique de la diffusion...........cccocevvviieiieinennenne. 29

3.3.2. Les équations aux dérivées partielles (EDP)........c.cccccocevvrrnnne 29

3.3.3. Lien entre équation de diffusion et traitement d’images............ 30

3.3.3.1. Diffusion i1SOtrOPe.......cccveveieeiecie e 30

3.3.3.2. Modeéles de diffusion aniSotrope...........cccceeevererennns 30

1. Modeles de Perona et Malik..............cccocu..... 30

2. Modeles de Yu et Acton (SRAD)............... 33

3.4. Ondelettes et filtrage d’images échographiques............cccooviiiiiiiiiiiincne, 35



Sommaire

3.4.1. Transformation en ondelette CONtINUE............cccevveviiiciiinnnene. 35

3.4.2. Transformation en ondelette discréte DWT.........ccocooeivnenienen. 36

3.4.3. Le seuillage doux et seuillage dur............cccoceiiiiiiiiiciicnenn, 36

3.4.4. L’ondelette 2D .. oo 37

3.4.5. La décomposition d’ondelette 2D ........ccccoevieiiiieiieceee e 38

3.4.6. La reconstruction d’ondelette 2D...........cccccoveviniieiiiiiiiiiiins 39

3.5. Ondelette Lifting et filtrage d’images échographiques.............cc.ccoovviieinennn. 40
3.5.1. Structure LiftiNg......ccccoveveiieieee e 40

3.5.2. Propriétés du schéma Lifting.........ccccoevveviviiiieiecce e 42

A, CONCIUSION ...ttt 42

Chapitre 3: Résultats Expérimentaux

L INEFOTUCTION. ...t 45
2. Evaluation qUantItatiVe............cccoieeieeiie i 45
2.1. Rapport signal sur bruit Crete(PSNR)........coviiiiiiiiieeeeeec 45
2. 2.Indice de la Similarité Structurelle (SSIM).......ccccooeriiiiiiiiiee e, 45
2.3. Erreur quadratique moyenne (MSE)............iiiie, 46
2.4, RMSE (ThE T00t MSE).......civeeveeeeeeeeeeseeeseeeseeeeeeseeeseeeseeeesesseeseeeses s 46
2.5. Erreur de MINKOWSKI..........ciiiiiiiiiieicese s 46
2.6, ENLIOPIC....c.eiei i 47
3. Environnement du Travail..........cocoooiiiiiiii e 47
4. Résultats sur des images de SYNthESE...........coveiiiiiiieieece e 50
4.1 RESUIALS VISUBIS. . ...viiiieieiee et 53
4.2 STALISTIQUES .. evveeeeeeeeriieeiteeeieeeeteee s tee e s beeessbe e e ssbe e e ssbe e e ssbe e e ssbeeennbeeensreeenneean 54
5. Résultats comparatifs sur des images échographiqueS............ccccevvevveveiieceecie e, 56

5.1. Cas du I'image rien droite ...........cccceeiiiiiiiiiieiie e 57



Sommaire

5.1.1. RESUIALS VISUEIS. ......cviiviiiiiiiiiiieeece e 58

5.1.2. Résultats quantitatifS...........ccocooviiiiiiiiiiii e 58

5.2. Cas du de I’image échographique de thrombose veineuse..................... 66

5.2.1. RESUIALS VISUEIS.......cveiviiiiiiiiiiiiieece s 66

5.2.2. Résultats quantitatifs..............cccccveveeieiiciie e 68

LT O] o (o] (1] [ o RO RRP PO 70
COoNCIUSION GENETAIL. ..ot 71

Références bibliographie



Introduction générale

Introduction générale

L’imageriec médicale a révolutionné les pratiques médicales, elle est devenue un
outil avantagé pour la préparation et la simulation d’actes chirurgicaux, pour la
préparation de radiothérapies, pour la navigation durant une opération ou encore

poursuivre 1’"évolution de maladies.

L’utilisation massive des modalités numériques en imagerie médicale
permettent d’obtenir des informations sur 1’anatomie des organes (leur volume, leur
taille, leur localisation, la forme d’une éventuelle 1ésion) c’est d'imagerie structurelle
ou sur leur fonctionnement (leur physiologie, leur métabolisme) c’est 1’imagerie

fonctionnelle.

Le développement des techniques d’imagerie est des avancements
technologiques dont la médecine maintenant profite. Ces techniques ont entre autres
permis de poser meilleurs diagnostics, et treés rapide. Elles permettent aux médecins

d’observer directement des phénomeénes qui auparavant devaient étre déduits.

L’’échographie est parmi les techniques d’imagerie médicale qui ont
révolutionné la médecine. Elles permettent aux médecins d’accéder a des
informations potentiellement vitales en regardant a I’intérieur du corps humain de
maniére non invasive. C’est une modalité flexible, innocuité ne représente aucun
danger sur la santé du patient, peu couteuse, Elle offre au praticien, l'utilisation libre

de la sonde échographique afin d'explorer les régions suspectes.

Dans notre travail nous focalisons notre étude sur I’échographie qui posséde
une excellente résolution temporelle, en revanche une tres faible résolution spatiale,
pour cela nous nous intéressons particulierement au bruit de type speckle qui I’affecte
et qui dégrade de fagcon marquante la qualité des images 2D échographiques, les
images radar et ainsi les images satellitaire. Et pour cela dans notre mémoire nous
avons appliqué des techniques de filtrage pour améliorer la qualité de 1’image

échographique et supprimer le speckle.

Le document est reparti en trois chapitres et une conclusion finale aprés
I’introduction générale. Dans le premier chapitre, nous rappelons le principe de I’onde
ultrasonore et les différents mécanismes de la formation de I’image ultrasonore en

commencant par premier ¢lément de la chaine d’acquisition de I’image échographique

1
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qui est la sonde. A la fin de ce chapitre, nous décrivons 1’origine de speckle leurs

différents modéles.

Dans le chapitre 2, nous présentons des techniques pour le filtrage des images
ultrasonores tel que les filtres adaptatif (Lee, Kuan, Frost etc), la diffusion
anisotropique, le filtrage par ondelette et une description sur notre méethode de filtrage

par ’ondelette & base de la structure lifting.

Le dernier chapitre est consacré principalement aux résultats expérimentaux par
I’application de notre méthode proposé sur différentes images échographique dont le
but d’améliorer la qualité de I’image pour aider le médecin & affiner son diagnostic.
Une étude comparative a été faite avec des travaux cités en état de ’art que je vais le

présenter par la suite.

A la fin, on terminera notre travail par une conclusion générale et les

perspectives a ce travail.
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Chapitrel : Formation et caractérisation des images ultrasonore

1. Introduction

Le premier qui s’intéressa au vol des chauves-souris et leur faculté de se déplacer en
absence totale de lumiere allant méme jusqu'a leur crever les yeux pour constater qu'elles
pouvaient toujours se mouvoir sans la vue , c’est le naturaliste italien, professeur de sciences
naturelles Lazzaro Spallanzani ( 1729-1799) . Il avait découvert sans le savoir la faculté

d'écholocation des chauves-souris. [10]

Le Britannique Galton construit un sifflet capable de produire des ultrasons en 1883 et
le physicien Paul Langevin développa en 1915 le premier sonar grace a la découverte de

I'effet piezo-électrique par de Pierre et Jacques Curie en 1880. [10]

En 1947 L'utilisation de l'ultrason-graphie pour le diagnostic médical par les deux freres
le médecin autrichien Karl Dussik et le physicien Friederick. [10]. En 1950 la représentation
du premier échographe par J.J Wild et J.Reid et a partir de 1970 I’utilisation médicale de

I’échographie est généralisée. [3]

Les ondes sonores se sont des ondes meécaniques longitudinales caractérisées par des

fluctuations de densité et de pression.

Les ultrasons sont caractérisés par leur fréquence, donc on essaie toujours d’utiliser les
fréquences les plus élevées relativement a la profondeur des tissus pour une bonne résolution.
Dans le cadre de I’imagerie échographique le corps humain, les fréquences sont comprises
entre let 20MHZet sont de I"ordre de 3.5 a SMHZ dans le cas de 1’échographie abdomino-

pelvienne, ce qui explique la faible résolution des images. [3]

L’objectif de ce chapitre est de comprendre la construction et la nature des images
échographiques a partir du principe physique des ultrasons, Apres nous nous présentons le
processus de formation d’une image échographique ainsi nous nous intéressons au bruit qui

affecte ces derniers de type « speckle »

2. Conception de I’'image échographique

Nous présentons une description générale des ondes ultrasonore et les caractéristiques
d’un faisceau ultrasonore ainsi une représentation sur la modalité échographique utilisée pour

I’aide au diagnostic et les principes de formation des images de cette modalité.
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2.1. Nature de I’onde ultrasonore

C’est une onde sonore ou onde acoustique c¢’est-a-dire un mode de propagation de
I’énergie dans un milieu matériel sans transport de matiére. L’onde ultrasonore a une

fréquence supérieure a 20 KHZ, ce type d’onde est inaudible pour I’oreille humaine. [10]

L’onde ultrasonore est une onde de pression se propageant dans un milieu élastique, il
s’agit de la propagation d’une énergie mécanique dans un milieu matériel: ce déplacement ne
se faire pas dans le vide. Le milieu de la propagation de 1’onde ultrasonore est soumis a une
succession de surpressions et de dépressions et ses particules constitutives sont alors animées
d’un mouvement de va et vient dans I’axe de déplacement des ultrasons de type sinusoidal.

[10]

Dans les tissus mous il s’agit d’une vibration longitudinale des molécules, lors de la

propagation des ultrasons.

La surface d’onde est une surface telle qu’en tous points la vibration sonore est la méme
Dans les milieux solides (I’0os) il se forme en plus une vibration transversale

perpendiculairement a 1’axe de propagation des ultrasons.

2.1.1 Parametres de I’onde ultrasonore

L’onde ultrasonore est caractérisée par plusieurs parametres qui sont nécessaires :

2.1.1.1 La célérité

La vitesse de propagation de variation de pression dans le milieu. Le comportement

d’un milieu des ultrasons est exprimé par une constante appelée impédance acoustique Z

dont : [3]

7 = p*c 1.1
Avec : p:lamasse volumique
C : la célérité de I’onde
L’impédance est faible pour I’aire et tres élevé pour 1’os, plus I’'impédance est grande plus la

célérité de 1’onde ultrasonore est grande exprimé en m/s
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c==Z 1.2
p

2.1.1.2. Fréquence et longueur d'onde

Les fréquences utilisees en médecine sont comprises entre 1 et 30 MHz.
Les fréquences voisines de 10°Hz sont appelées ondes hypersonores. La
limite supérieure entre 10'2Hz et 10'* Hz pour les cristaux et les liquides et
10°Hz pour les gazs correspond & des longueurs d’ondes voisines de la
distance intermoléculaire.

Les ultrasons utilisés dans le diagnostic meédical ont une fréquence
comprise entre 1 et 10 MHz. [3]

Le tableau 1.1 présente une classification des ondes acoustique.

Infra- sons Fréquence inférieure a 20 HZ

Sons audibles Fréquence comprise entre 20 HZ et 20 KHz

Ultrasons Fréquence comprise entre 20 KHZ et 500 MHz

Hyper-sons Fréquence supeérieure a 500 MHz

Tableau 1.1 : Classification des ondes acoustiques. [3]

La longueur d’onde c’est la distance séparant a instant donnée deux points du trajet de

I'onde ou la pression est la méme, elle est donnée par la formule suivante :

c

A= 1.3
f

2.1.2 Formation de ’onde ultrasonore

Quand une tension alternative est appliquée a un élement piézo-électrique, il vibre et
émet un son. Le cristal piézo-électrique a un double role d’émetteur et de récepteur. Il émet
des ultrasons par salves et se met en écoute pour capter les ultrasons recus. La durée des

salves est un élément conditionnant la résolution des images échographiques. [3]
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Le phénomene piézo-¢électricité permet de transformer 1’énergie. En échographie, elle
transforme les impulsions électricité en ondes ultrasonores et inversement convertit les
informations ultrasonores en signaux électriques. Ce phénomeéne se caractérise par
I’apparition de charges électriques sur les faces d’un matériau dit piézo-électrique lorsque ses
faces sont soumises a une contrainte mecanique (effet direct). Ce méme matériau voit son
épaisseur se modifier lorsque ses faces sont soumises a une différence de potentiel (effet
piézo-électrique indirect). [11]

Un générateur de courant délivre des impulsions électriques de haute fréquence qui sont
appliquées a la surface d’une céramique: cette derniere voit son épaisseur varier si la
fréquence des impulsions est de 1’ordre de grandeur de sa fréquence de résonance (effet piézo-

électrique indirect). Ces vibrations mécaniques se transmettent de proche en proche. [3]

2.2 Interaction avec la matiere
Les faisceaux des ondes ultrasonores vont interagir avec la matiére qu’elles
traversent. 1l se produit plusieurs phénomeénes qui aboutissent a leur atténuation :
= une absorption dans les milieux homogeénes.

= des réflexions, réfractions et diffusions aux changements de milieux.

2.2.1 Absorption des ultrasons dans un milieu homogene

Cette absorption est liée essentiellement a des mécanismes de conduction thermique et
de viscosité et ces mécanismes sont étroitement dépendant de la fréquence : les fréquences
élevées provoquent de trés nombreuses vibrations qui favorisent le transfert d'énergie. [10]
Elle obéit a une loi exponentielle décroissante:

[=lpe™** 14

Avec | = intensité a la distance X, lp = intensité initiale, e = base des logarithmes Népériens

a= coefficient d’absorption ; x= distance a la source.



Chapitrel : Formation et caractérisation des images ultrasonore

L'intensité ultrasonore decroit plus rapidement dans les premiers centimétres qu'en
profondeur. Le coefficient d'absorption qui définit le pouvoir de pénétration des ultrasons est

a peu prés proportionnel au carré de la fréquence ultrasonore: [10]

a=kf? 1.5

Avec : K= constante et f = fréquence

Tissus [[alpha]] en dB/cm/MHz
Sang 0.1
Graisse 0.5
Foie 1
muscle 1.5
0S 10
poumon 20

Tableau 1.2 : les coefficients d’absorption (tiré de [10])

2.2.2 Réflexion et réfraction

Dans le cas d’une interface n’est pas perpendiculaire & 1’onde ultrasonore, 1'onde
réfléchie ne repart pas vers la source et I'onde transmise est déviée par rapport a l'onde
incidente. L'angle de réflexion est égal a I'angle d'incidence : ©i=Ot c’est une réflexion
spéculaire. [10]

Dans le deuxiéme cas I’onde incidente est perpendiculaire a I’interface, les ondes

réfléchies et transmises sont également perpendiculaires a I’interface et on parle d’échos

spéculaires. [11]

Par contre, quand le faisceau d’ultrasons rencontre une interface avec un angle oblique,
une partie du signal est réfléchie avec un angle de réflexion égal a 1’angle incident, alors que
le reste est réfracté. Cela signifie que la partie transmise du signal, qui dans le cas précédent
continuait sa propagation en conservant la méme direction, va étre déviée d’un angle

dépendant de I’'impédance des deux milieux. [11]

On définit les équations suivantes pour les coefficients de réflexion R et de transmission

10
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__Z2cos(8i) — Z1cos(0t) _ 2Z1cos6t 16
_ZZCOS(Gi) + Z1cos(6t) _ZZCOSZ(BZil) + cosZ(61tcos) (6t) '

Comme le montrent ces formules, la proportion des ondes réfléchies est dépendante de
la différence d’impédance acoustique entre les deux milieux. Si des tissus mous organiques
sont en contact avec de 1’air ou des structures minéralisées telles que des os ou des calculs,

I’interface entre les deux est souvent caractérisée par une trés forte échogénéicité. [4]

«

¥

/ Onde réfléchie

Milieu m dimpédance Z

& [ _.x;

I ==

Interface

.~ Onde transmise

Milieu m, dimpédance Z,

Figure 1.1 — Phénomene de réfraction (figure tirée de [4])

2.2.3 Diffusion

Les échos de réflexion est moins stable et un peu grands que les échos de diffusion.
L’¢énergie de I’onde ultrasonore est diffusée c'est-a-dire réfléchie dans de multiples directions,

lorsque I’interface est de petite taille par rapport a la longueur d’onde. [10]

En fonction du rapport longueur d'onde et la taille de l'interface, il est possible de définir
Trois types de diffusion : [3]

- interface >> longueur d'onde : rétrodiffusion
- interface = longueur d'onde : diffusion antégrade

- interface << longueur d'onde : diffusion multidirectionnelle

11
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Toutes directions Vers l'avant et vers l'arriére

Vers l'arriéere

d=>A

Figure 1.2-Phénomeéne de diffusion (figure tirée de [12])

Ces trois types de diffusion s'observent lorsque les ultrasons traversent des tissus

finement hétérogénes comme le foie, la rate, le pancréas etc...

Les globules rouges ayant une taille de l'ordre de 7 m, bien plus petite que la longueur
d'onde (440m), c'est la diffusion multidirectionnelle qui se produit de préférence (phénomeéne
de RAYLEG-TINDALL). [4]

Ces interférences peuvent étre constructives (renforcement de I'énergie), destructives
(diminution de la pression ultrasonore) ou aboutir & la formation d'ondes stationnaires. Ce
phénomeéne d'interférence aléatoire provoque des fluctuations statistiques qui ne reflétent pas
réellement la distribution des diffuseurs dans le tissu : le moucheté ou speckle des anglo-
saxons dd a la juxtaposition des pixels sombres et clairs n'est donc pas la reproduction fidele
les points de diffusion mais correspond au bruit d'interférence. Ce bruit participe a la
médiocrité de la résolution spatiale : une petite structure peut étre noyée dans le speckle. [10]

Ce bruit participe a la médiocrité de la résolution spatiale : une petite

structure peut étre noyée dans le speckle : [10]

e Se réfere aux interférences des ondes ultrasonores provenant des différents
diffuseurs.

e Statistigue dépend du nombre de diffuseurs par cellule de résolution et de
I’espacement entre les diffuseurs.

12
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Figure 1.3 — Image synthétique et résultat de la simulation échographique de cette image(figure
tirée de [4])

2.2.4 Atténuation de I’onde ultrasonore
L'énergie portée par un faisceau s'atténue au fur et a mesure que l'on s'éloigne
de la sonde émettrice. Cette atténuation est de type exponentiel. La valeur du
coefficient d'atténuation o [dB/cm] dépend de la fréquence émise et du milieu de
propagation. [10]
Deux notions importantes résultent des considérations précédentes: [10]
e Multiplie par deux le coefficient d'atténuation, ce qui réduit la portée du faisceau
de moitié, doubler la fréquence pour étudier un méme milieu.
e L'eau est un bon conducteur du son, alors que les tissus, par leur coefficient
d'atténuation plus élevée sont de moins bons conducteurs et justifient
I'intervention d'un systeme d'amplification pour la détection des échos éloignés.

Le coefficient d’atténuation o exprime en dB/cm est donnée par :

10log(X>)
e 1.7

Avec Pe : puissance d’entrée ; Ps puissance de sortie ; L : distance parcourue par les U.S.

Pe : puissance d’entrée ;

13
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Tissu Intensité Atténuation caractéristiques

Os et calcification 5 5 Opacité
L'ombre acoustique

cache les autres tissus.

Tissu fibreux 3 3 Pénétration réduite.
Muscle et organe 2 2 Présence du speckle.
Matiére grasse 1 1 Intensification légeére

des échos sur les paroi

postérieures.

Intensification forte
0 0 des échos sur les
parois postérieures.
Ombre acoustique
possible due a la
réfraction

Fluide

Tableau 1.3 : Paramétres d’intensité d’atténuation dans différents organes du corps humain

(figure tirée au [12])

2.3. Source de speckle

La texture granulaire caractéristique des images échographique. L’origine du
phénomene de speckle est la rétrodiffusion. Le speckle est un bruit multiplicatif corrélé au
signal. Le speckle se réfere aux interférences des ondes ultrasonores provenant des différents

diffuseurs qui lui donnent a I’image échographique son aspect si particulier. [3]

Ces interférences peuvent étre constructives c'est-a-dire le renforcement d’énergie,
destructives c’est la diminution de la pression ultrasonore ou aboutir a la formation d’ondes
stationnaires. On distingue principalement deux courants : ceux qui traitent le speckle comme
un bruit indésirable et ceux qui le voient comme un moyen utile pour caractériser les tissus,

pour retracer leur déplacement et méme pour faire du diagnostic en cardiologie [13].

Ce phénoméne d’interférence aléatoire provoque des fluctuations statistiques qui ne

refletent pas réellement la distribution des diffuseurs dans le tissu : le moucheté ou speckle dii

14
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a la juxtaposition des pixels sombres et clairs n’est donc pas la reproduction fidéle des points
de diffusion mais correspond au bruit d’interférence. [4]. Dans le cas ou le nombre de
diffuseurs par cellule de résolution est petit et ou I’espacement entre deux diffuseurs est grand
par rapport a la longueur d’onde du signal, on parle de speckle partiellement développé. Dans

le cas contraire on parlera de speckle totalement développé.

2.3.1. Complémentarité du speckle

Le speckle est présent dans les images radar, les images acquises par laser, par sonar et
par ultrasons. Bien qu’il soit souvent considéré comme un bruit multiplicatif, ce n’est pas
a proprement parler un bruit, ¢’est une réelle mesure caractéristique du milieu. Le speckle
contient des informations sur le tissu observé. 1l est cependant communément traité comme
un bruit [3].

2.3.2. Les modeles de speckle [4]
1. Modeéle de speckle partiellement développé :

e Modéle de la K-distribution.
e Modele de la Homodyned K-distribution.

2. Modeéle de speckle totalement développé :

e Modele de Rayleigh.
e Modeéle de Rice.

3. Modele indépendant de la statistique du speckle :

e Modéle de Nakagami.

e Modéle de la distribution Gamma généralisée.

2.4. Le faisceau ultrasonore

Un faisceau ultrasonore se propage de maniere complexe dans un milieu comme le
corps humain, et il subisse, essentiellement des réflexions, réfraction, et diffraction (ou
diffusion) dans les milieux hétérogenes, et une absorption dans les milieux homogénes,

L’ensemble de ces mécanismes est responsable de 1’atténuation globale du faisceau.
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Les grandes fréquences des ultrasons supérieures a 1 MHz autorisent la création de
faisceaux c’est a dire d’une onde directionnelle (voir la figure 1.4). Lorsque la source est

plane le front d’onde est plan, Contrairement aux ondes sphériques la surface n’augmente pas

avec la distance. [3]

onde sphérique

onde concave
(faisceau
‘ e
onde plane onde
en faisceau

convexe
en faisceau

Figure 1.4 : Faisceau ultrasonore (figure tirée de [3])

2.5. La résolution d’une image échographique

La sonde et le systéme utilisé controlent la résolution d’une image échographique. La
résolution c’est un terme qui regroupe trois notions différentes : 1’épaisseur du plan de coupe

qui est déterminée par la largeur du faisceau ultrasonore, la résolution axiale et la résolution

angulaire (laterale). [4]
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l Résolution
1 axiale
x4

Résolution latérale

Figure 1.5 : Faisceau ultrasonore (figure tirée de [3]).
2.5.1. La résolution axiale

C’est la capacité de la sonde écho de distinguer entre deux objets situés dans 1'axe de la
sonde. Elle dépend de la dimension de I'impulsion ultrasonore et implicitement de la longueur
d'onde du faisceau ultrasonore (le nombre d'oscillations par impulsion est constant). Par des
calculs tres simples on convient que la distance minimale entre deux objets permettant
d'obtenir deux échos distincts est L/2, ou Lest la longueur de I'impulsion ultrasonore calculée
a mi-intensité, soit a (-6) dB. [12]. Généralement la résolution axiale est meilleure que la

résolution latérale.

2.5.2. La résolution angulaire (latérale)

On définit la résolution angulaire en fonction de la largeur par la capacité du systéeme a

séparer deux échos situés sur un méme plan, perpendiculaire a 1’axe de ce faisceau. [14]

2.6. Focalisation

Pour obtenir une bonne résolution latérale, 1l faut balayer le milieu a explorer par un
faisceau ultrasonore tres fin, afin d’obtenir une image de bonne qualité. Pour obtenir une
bonne résolution axiale, utiliser des signaux brefs qui permettent en échographie de séparer
des cibles proches. En appliquant aux transducteurs un jeu de retards appropriés pour corriger
les temps de parcours pour que toutes les impulsions arrivent ensemble au point visé, afin de
réaliser une focalisation de 1’énergie ultrasonore en émission c’est a dire faire converger le
faisceau pour qu’il devienne localement quasi-ponctuel. La figure 1.6 illustre le principe

d’une focalisation pratique. [3]
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—— ‘ . R
—————-""—"—‘—'—6 '

B |

K Focale F )

Figure 1.6 : Focalisation pratique R= A F\a avec R la longueur de la zone focale, 4 la

longueur d’onde, F la profondeur a laquelle on focalise et a I’ ouverture de la sonde (Figure

tirée de [3]).
3. Les modes d’imagerie

Il existe de nombreuses maniéres d’afficher les résultats acquises par la sonde
ultrasonore pour I’utilisateur en fonction des caractéristiques de la sonde, du domaine

d’application et des propriétés physiques des tissus que 1’on veut mettre en lumiére. [13]

3.1. Mode A (Amplitude)

Il consiste a afficher I’amplitude du signal capté par la sonde en fonction de la
profondeur (voir la figure 1.5). On n’utilise qu’un seul faisceau ultrasonore de direction
constante. C’est le mode de représentation de 1’image le plus ancien. Ce mode autrefois utilisé

en ophtalmologie et en neurologie pédiatrique. [9] [14]

Figure 1.7 : mode A (Figure tirée de [3]).
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3.2. Mode B (Brillance)

C’est le mode de représentation le plus commun. A un instant donné, I’amplitude du
signal échographique comprise entre le niveau le plus bas (bruit électrique) et le niveau le plus
haut (tension de saturation des amplificateurs) est représenté par le niveau de gris. Une fois le
signal échographique obtenu, plusieurs opérations sont nécessaires pour le visualiser :
compenser 1’atténuation des ultrasons en fonction de la profondeur traversée, faire ressortir les
faibles échos par rapport aux forts et ajuster la dynamique du signal pour I’affichage. L’image
que I’on obtient peut étre considérée comme une représentation des organes. Pour obtenir
I’image en deux dimensions on utilise: Soit une sonde linéaire dont les faisceaux ultrasonores
sont paralléles les uns aux autres, Soit une sonde sectorielle dont le méme faisceau ultrasonore

est orientée dans des directions différentes. [14] [9]

Leur avantage est de donner des coupes anatomiques globales mais avec un

inconvénient de la : construction lente de 1’image 2-10 image /s.

EN, FANTOME
JE LA PRESENTATI (

Figure 1.8 — Image de fantdme abdominal en mode B (Figure tirée de [3]).

3.3. Mode TM (Temps/Mouvement)

Enregistrement unidimensionnel dynamique, visualiser le mouvement en fonction de

temps. Ce mode est utilisé en cardiologie.
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Figure 1.9— Représentation du signal échographique en utilisant le mode TM (Figure tirée

de [4]).
3.4. Mode 3D/4D

L’acquisition volumique est réalisée par addition des différents plans de coupe grace

a une sonde mécanique permettant un balayage dans un troisieme plan.
3.5. Elastosonographie

Analyse des signaux ultrasonores de la déformation subie par le tissu sous 1’action

d’une contrainte axiale représenté via une échelle couleur ou noir et blanc.

3. Conclusion

Le premier chapitre est consacré a I’imagerie ultrasonore, a ses spécificités et a
a sa place au sein des autres modalités d’imagerie médicale. Les caractéristiques de faisceaux
ultrasonores, on a fait I’analyse de la formation de I’image échographique et on a développé

les méthodes de traitement d’image.

Les images échographiques sont affectées par le phénomeéne de speckle qui est un bruit

multiplicatif et qui dégrade la qualité des images 2D échographique.
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Chapitre 2 : Les outils de filtrage

1. Introduction

Les images médicales sont affectées par un bruit soit gaussien ou multiplicatif speckle,
qui est réduit le pouvoir de perception des détails et des structures fines de la scéne imagée
pour cela on fait un filtrage qui revient a estimer la réflectivité réelle de la scene pour chaque
pixel de I’image. Le probléme commun de ces méthodes de suppression de bruit est de savoir
comment prévenir I’information utile, alors il faut choisir un filtre capable de supprimer le
bruit et augmenter la lisibilit¢ de I’image, de séparer les effets d’hétérogénéité da a la texture
de ceux di au speckle, doit étre aussi conservé les contours et les structures de 1’image, lisser

les zones homogeénes sans en modifier la réflectivité et conserver la texture.

o [’état de ’art

Nous présentons dans cette partie 1'état de I'art de quelques méthodes de filtrage

les plus fréquemment citées dans la littérature.

Tampia Tasnim et al (2017) ont étudié la réduction du bruit de speckle de I'image
ultrasonore en mode B en considérant les fantomes du rein, du feetus, du kyste et du foie en
utilisant différentes techniques de filtrage. 1ls ont appliqué le filtre non adaptatif filtre Médian,
et filtre adaptatif comme filtre Lee, filtre Kuan, filtre Frost et filtre Wiener. Ils ont calculé des
différentes paramétres d’évaluation : Erreur quadratiqgue moyenne (MSE), erreur quadratique
moyenne (RMSE), rapport signal sur bruit maximal (PSNR), rapport signal sur bruit (SNR),
erreur absolue normalisée (NAE) et carte d'indice de similarité de structure moyenne (
MSSIM) pour analyser l'attribut d'image et évaluer la performance d’image. Ils ont obtenu les
résultats suivants : Le filtre médian préserve le bord, mais il est assez difficile de distinguer
I'image bruyante de I'image du dépouillement. Le filtre Lee maintient les informations haute
fréquence, mais il est désapprouvé d'éliminer le bruit le plus proche de la zone des bords. Le
filtre de Kuan est plus approprié que le filtre de Lee pour préserver les bords. Le filtre Frost
inhibe le bruit de speckle mais prend plus de temps de calcul. Le filtre de Wiener est plus
efficace pour inhiber le bruit de speckle, lissant I'image, préservant les bords, MSE plus bas,

et plus grand PSNR mais réduisent partiellement le speckle de la zone claire. [1]
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En 2015Auteur Rachida Bouchouarab a utilisé la méthode des ondelettes (seuillage
doux, seuillage dur et invariante dure et douce) pour la réduction de bruits dans I’imagerie
médicale, elle était obtenue comme résultats la qualité de ’image est meilleure utilisant un

débruitage en ondelette le PSNR est élevée. [2]

En 2013 Litim Houaria a était travailler sur Filtrage et segmentation des images
échographiques. Elle est utilisée les différents filtres adaptatifs tel que Frost, Lee, Kuan, les
filtres homomorphiques, filtre médian et I’ondelette elle obtenu les résultats suivantes : image
plus nette tout en préservant le contour de 1’image initiale donne meilleur précision dans le

lissage des zones homogeéne et la préservation des structures. [3]

En 2011 Dahdouh Sonia a était Intitulé son travail par filtrage, segmentation et suivi
d'images échographiques: applications cliniques. Elle est utilisee les ondelettes, elle est

réalisée ces résultats : la réduction du speckle tout en augmentant Le contraste. [4]

En 2010 Abdeldjalil OUAHABI a travaillé sur le Filtrage numérique a base d’ondelettes-
Applications en imagerie medicale, ses images des tests sont affectées par un bruit de nature
aléatoire dont la source se situe au niveau du processus d'acquisition, de mesure et de
transmission st pour cela il est appliqué un filtrage a base d'ondelettes qui permettre une

élimination performante de ce bruit, tant du point de vue de valeur de PSNR élevé. [5]

En 2009 Hacini Meriem a été préparée sa these de doctorat sur le filtrage anisotropique
et segmentation par Level sets: Application aux images médicales. Elle est utilisée la
diffusion par un rehaussement morphologique qui donne les résultats suivantes : réduire

mieux tous types de bruits présents sur les images médicales. [6]

Mateo et Ferna'ndez-Caballero (2009) étudient certaines techniques les plus utilisées le

lissage ou la suppression du bruit de speckle dans images échographiques. [7]

En 2005 Youcef Smara travail sur la réduction du speckle dans les images radar SAR :
concepts et algorithmes, a utilisé les filtres homomorphiques, aheuristique, la transformé en

ondelette et analyse multiresolution, ses résultats étant les meilleurs. [8]

Ainsi en 2005 docteur de D’Institut National Polytechnique de Toulouse Clovis
TAUBER a été travaillé sur le filtrage anisotrope robuste et segmentation par B-spline snake :
application aux images échographiques et il est obtenue comme des résultats robuste et une
précision accrue par les modéles proposés par rapport aux techniques classiques de filtrage et
segmentation par contours actifs. Aussi il modélisé 1’évolution de la diffusion par une

équation aux dérivées partielles s’appliquant sur I’enveloppe du signal brut, non compressee
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logarithmiquement, Cette approche permet de réduire le bruit des images échographiques, tout

en préservant les structures importantes pour leur interprétation. [9]
2. Le coefficient de variation

Les techniques de filtrage du speckle les plus utilisées reposent toutes sur le coefficient
de variation (notée CV) dans le domaine du radar a synthése d’ouverture (RSO). On

différencie deux coefficients de variations :
e Le coefficient de variation global (CV global).

e Le coefficient de variation local (CV local).

2.1. Coefficient de variation global [9]

Le coefficient de variation global Cu est une caractérisation globale du speckle présent

dans I’image. Défini comme :

UZ — var(IQh) 21
IOh?

Avec : Qh une région de I’image correspondant a une zone de réflectivité homogene de

la scéne observée, lgy est I’ensemble des intensités des pixels de Qp.
Preuve :
Nous avons :

L@, ) =R@.J)-n(j) 2.2

e R laréflectivité réelle de la scéne observée.

e [ ’observation dont on dispose.

e nun bruit multiplicatif.

Le calcul se fait sur une zone homogene de 1’image Q, regroupant N pixels. Sur Q, la

réflectivité réelle de la scéne est constante :
V(i,j)2QnR(3,j) =k

Donc le coefficient de variation globale est :

Cuz — var(IQh)
IQh?
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2_1/N 3 pean(R(.))- nij)-(Rn)®

Cu =
IO
cut=N Y, jyean®n(i,j)—(Kn)?
- (K71)?
CuZ — var(n)

7_7.2

Avec : Rn et n sont les moyennes de R (i, j) - n (i, j) et n (i, j) calculées sur Q. Le CV
global ne dépend donc pas de la réflectivité réelle (ou observée) de la scene, mais uniquement

du speckle. C’est en ce sens qu’il en est une caractéristique globale. [9]

2.2. Coefficient de variation local

Le coefficient de variation local Cl est une mesure d'hétérogénéité (contour, texture)
particulierement bien adaptée au cas des images radar et les images contenant de speckle, il

est considéré comme un détecteur de contours [9], il est défini par 1’équation suivante :

1 Ip—Is)?
CI(s) = == Tpens T 23

Is

Ou ns est le voisinage du pixel central s. Is est la valeur moyenne de ’intensité des
pixels dens. Dans cette thése nous considérons le cas de 4 connexités et celui de 8
connexités.

Propriétés :

Dans une fenétre contenant des pixels d’une région homogéne C, = C,
Dans une fenétre contenant des pixels de contours Cy <« C,

Le coefficient de variation est une mesure statistique permet de différencier les zones
texturées et les zones homogenes. Dans la section suivante, nous présentons les techniques de

filtrage du speckle, qu’ils utilisent le coefficient de variation. [3]
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3. Filtrage de speckle
3.1. Les Filtres adaptatifs classiques
3.1.1. Filtre Lee

Lee a d’abord proposé un filtre pour le cas d’un bruit additif. L origine de ce filtre est la
méthode de Wallis qui permet de fixer directement la moyenne et la variance locales des
intensités du résultat. La réflectivité de la scene est supposée stationnaire et caractérisée par

son espeérance et sa variance. [9]

A = d .. T
R=Rq+ /ij(I (i, ))- 1)) 24

Avec : R la réflectivité réelle
On calcule Ry et od :
Ra =I 2.5

oi,j—12 ou?
oy = ZLEw 2.6
ou“+1

Avec oy D’écarte type du bruit.

Pour approximer le modéle multiplicatif du I’image I, Lee propose un modele

linéaire de la forme :
R=al+BRud 2.7
Avec :

B et o deux variables sont choisies pour minimiser I’espérance mathématique E ((R- R) 2),
R est l'estirnateur de R donnant la plus petite erreur quadratique EQMM par rapport a la
moyenne MMSE (Minimum Mean Square Error). [16] [17]

On suppose : B=1-a
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a=24 2.8

oi,j
On remplace dans (2.7) :
R=al+ (1-a) R4 2.9

En remplagant o4 par ’expression de 1’équation (2.6) on aura :

. oi,j—120u?
0d= (ou®+1)0i,j 2.10
Onac®*=0 donc:

oi,j—-12ou?
o= 211

ol,j

6a=1— ‘é—‘l‘ 2.12
On obtient la formule finale de filtre Lee :
R=KI+ (1-KI 2.13

Ou le paramétre k est appelé gain du filtre : [9]

e 0<k<l, le filtre lisse I’image a la maniére d’un filtre passe-bas.
e k=1, le filtre se comporte comme un filtre passe-tout. La valeur de
réflectivité estimée est égale a la valeur observée.

e k=0, le filtre se comporte comme un filtre moyenneur.

3.1.2 Filtre Kuan

Le modele de bruit multiplicatif est d’abord transformé en un modéle additif

dépendant du signal c’est une approche proposé par Kuan. [18]

R (@i, J) =R (,J)+ u, j) - DRG, ) 2.14

Avec : R L’estimation de la réflectivité R celle que 1’on cherche
u est un bruit additif.
Le filtre résulte du filtre Kuan est la méme forme que le filtre proposé par Lee,

mais avec un gain de filtre différent qui a la formule suivante : [9]
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cu?

1-%
= —L 2.15
1+Cu

Méme ici le gain de filtre est trés faible dans la zone homogeéne et le filtre peut
donc étre approximé par un filtre moyenneur, A 1’inverse, sur les contours et les zones
texturées, le gain est proche de I’unité et le filtrage est donc arrété. Mais au contraire,
il n'y pas d'approximation linéaire comme dans le cas de bruit multiplicatif, ce qui le

rend plus performant [3].

3.1.3 Filtre Frost

Le Filtre de Frost présente I'avantage de bien lisser les zones homogeénes, et de
conserver les transitions contours et lignes. L’image observée est une convolution

entre un modéle multiplicatif et la réponse impulsionnelle M du systéme radar : [19]

LA ) =[R3AED-u@DIM, ) 2.16
Avec :
M(t)=Kiexp (-K2C, (to) 1t 1) 2.17

Ou t les coordonnées du pixel courant exprimées dans la fenétre centré sur to, K;
est une constante de normalisation introduite pour ne pas biaiser la moyenne et K, le

paramétre du filtre qui permet de régler la quantité de filtrage.

3.2 Filtre médian
Filtre médian est permet sous certaines conditions de réduire le bruit tout en
conservant les contours de I'image. L'idée principale du filtre médian est de remplacer

chaque entrée par la valeur médiane de son voisinage.

3.3 Diffusion anisotropique

Dans cette partie nous présentons le principe physique de la diffusion (équation
de la chaleur) ainsi que l’origine de 1’équation de diffusion, puis équations aux
dérivées partielles (EDP). Par la suite nous expliquons le lien entre le principe

physique de la diffusion et I’application du processus en traitement d’image.
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3.3.1 Le principe physique de la diffusion
L’équation de diffusion de la chaleur et le processus de filtrage par diffusion
sont semblables [20], De la méme maniere que dans un matériau, la chaleur diffuse
d’un point a un autre, de proche en proche, et tend ainsi a distribuer uniformément au
fur et a mesure que le temps s’écoule. On peut imaginer faire diffuser de proche en
proche les niveaux de gris .L’on retrouvera un niveau de gris plus uniforme parce que

les irrégularités des niveaux de gris seront diminuées.
La loi de Fick est définit cette observation physique :
\J=-D Vu 2.18
Avec D est le coefficient de diffusion.

Cette équation indique qu’un gradient de concentration de particules dans un

liquide noté Vu produit un flux noté \|Jqui a pour rdle de compenser ce gradient.

L’¢équation de la continuité exprime que la masse peut étre transportée, mais ni
créée ni detruite :

ou .
P -div ((U¥) 2.19

ou

Avec :
ot

est la dérivée partielle de u par rapport au temps.

div (W) est ’opérateur de divergence.

3.3.2 Les équations aux derivées partielles (EDP)
Les équations aux dérivées partielles sont décrits la majorité des phénomenes
physiques tel que mécanique, électrique, etc. EDP est une équation qui contient une

dérivée partielle.

Si dans les EDP, la fonction inconnue dépend de plusieurs variables. Dans les
équations aux dérivées ordinaires EDO, la fonction inconnue ne dépend que d’une

seule variable. [21]
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3.3.3. Lien entre équation de diffusion et traitement d’images

En traitement d’images, on peut transposer le phénomene de diffusion de la
chaleur dans un milieu physique, a la diffusion d’intensité dans une image afin de
diminuer les variations de niveaux de gris dues au bruit dans une région cohérente par
rapport au matériau imageé. [22].

En traitement d’images 1’équation de diffusion peut étre réécrite de la maniére
suivante :

2 = div(D)VI + DAl 2.20

Avec : Aest I’opérateur La placien et | est ’'image brute.

Dans le cas ou, lorsque le coefficient de diffusion dépend des caractéristiques
spatiotemporelles de 1’image, on parle de diffusion non-linéaire et anisotrope. Dans le
cas contraire le coefficient de diffusion D est constant (D=cst) sur toute I’image, la

diffusion est dite linéaire, homogéne et isotrope (c’est-a-dire div (D) = 0).

3.3.3.1. La diffusion isotrope

Dans cette partie, on va établir le lieu entre le filtrage et la diffusion linéaire, ou
la diffusion linéaire est parmi les méthodes les plus simples pour lisser les images en
utilisant les EDP.

o1 _ . 2
{at (x,y,t) = Al (x,y,t),t>0; x,y €R 291

I(xy,t) = L&xy)

La solution de cette équation est équivalente a la convolution de I’image

originale lo par une fonction gaussienne (pour t > 0) : [23]

Ixy,t) =Gs * [(X,y) 2.22

Avec : 1écart type o=v2t

Et: Go est le noyau de Gauss de cet écart type
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X2 2
Gs(x,y) = 1/(V2mo?) exp (— 23 ) 2.23

La diffusion linéaire ¢’est un processus du filtrage, et est une méthode tres facile
a implémenter mais elle posséde un inconvénient : le lissage isotropique ne prend pas
en compte la structure de I’image, engendre une disparition des contours et rend
I’image de plus en plus floue. Et pour éliminer le bruit de I’image tout en préservant
le contour, il faut que le filtrage dépende des caracteristiques temporelles et spatiales

de la zone considérée.

3.3.3.2 La diffusion anisotrope : Modéle de Perona et Malik

Perona et Malik appliquent un procédé non anisotropique (uniforme),
qui réduit la diffusion dans les zones a fort gradient. L’EDP s’écrit alors avec

une fonction décroissante qui varie en fonction de la valeur du gradient. [24]

L’équation de Perona et Malik s’écrit alors
0 .
= (x,y,t) = div (g (V1) VI) 2.24

I(X! Y, O)ZIO(X! y)
Avec : g est un coefficient de diffusion positif et strictement décroissant qui

satisfait aux conditions aux limites suivantes:

{ g(0) =1

lim g(x) =0 2.25
X—00

Ou x le module du gradient dans I’image 1.

Apercevons que si la fonction g(.) est une constante nous retrouvons 1’équation

de la chaleur.

Perona et Malik ont proposé deux fonctions satisfaisant aux deux conditions
précédentes : [3]

1

IVIl, )= —=— fonction lorentzienne

9( )= e ( )
_(H)Z

g(VIl, 8)=e ‘s (fonction gaussienne)
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Ou & est le seuil gradient a partir duquel on décide si I’amplitude du gradient

forte ou faible.

g(| V1,8)
1,0 . ---- Lorentz
~, —-—- Leclerc
i \. L
W

0,8 = .i:

7 {1‘\

\‘ w
0.6 - s
RN .
Bruit |, Contours
094 ] ‘.| v Ll
dans a ..
i A -
les récions | '\ C e

0,2 - 8 N\ ) .

! '~ T

H"'-...__

0,0 T T T T == T T T

0 10 o 20 30 40 50

|Gradient ]|

Figure 2.1 : Fonctions de diffusion de Perona et Malik (figure tirée de [3])

On propose un algorithme de filtre Perona et Malik : [3]
Tout d’abord I’initialisation des parametres :
Le nombre d’itération.
6: Le seuil gradient.
At : Le temps d’amélioration avec : 0<At<1/4.
Choix de la fonction :
Soient la fonction lorentzienne ou fonction gaussienne.
10 (i, j)=1 (i, j).

Pour tout (i, j) pixel de I’image | faire :

32



Chapitre 2 : Les outils de filtrage

Etape 1 : Calcul des différences avec les plus proches voisins dans les

quatre directions Nord Sud Est Ouest :
UN I =161 -l onij=g (IVNICL)D
Vs1(ij)=la+1,p-1ij csij=g (IVsILj)1
Ve I(i,))=1aj+n-Li,j crij=g (IVEI(i,j)1)

Vwl(i,j) = j-1)-Li,j ceij =g (IVWI(i,j)1)

Etape 2 : modification de la valeur de pixel par :
1(1,j))=I(,j)At [enij-Vn I(1,j) + csij “VsI(i,j) + ceij-Ve I(1,j)) +cwij -VnI(i,))]

Fin pour

La diffusion anisotrope est une fonction emploie un paramétre important qui
joue le réle d’un seuil pour classer les gradients en gradients forts ou gradients faibles,

et qui utilise une fonction d’arrét contours qui permet de controler le filtrage.

Ce paramétre peut étre déterminé expérimentalement mais il est possible de le
fixer automatiquement a 1’aide d’une méthode robuste qui garantit le bon

fonctionnement du filtre anisotrope.

L’équation de L’amplitude du flux est : [9]
W)= Vg (VD) 2.25

e Le pixel est considéré dans une zone homogéne si VI < & (strictement
croissante).

e Le pixel est considéré sur un contour si VI >§ (strictement décroissante).

3.3.3.3 Modele de Yu et Acton

Yu et Acton ont proposé une méthode combinant le coefficient de variation
instantanée p, et la diffusion anisotropique, nommé SRAD : Speckle Reducing

Anisotropic Diffusion. [25]

La formule de SRAD s’écrit :
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D = div [g(p) VI(x,, V)] 2.26
Avec
(0) = 1 ! 2.27
IIP) = T2 (y0-p70 (O1/[p20 ©(1+p%0 ()] 1+Ip2(xy,0-p20 (O1/[p20 (O(A+p20 (©)]

1\ (VI 1,21

Nz)-RED
pxy. D) = (G2 NGD® 2.28

[+ (35
Ou p (x,y, t) est le coefficient de variation instantanée.
Jvar [Z(t)]

Po() =" 2.29

Ou [Z(t)] etZ (t) sont respectivement la variance et la moyenne a I’intérieur

d’une zone homogene a I’instant t.

Dans les zones homogenes, quand p (X, Yy, t) = p,(t) nous retombons sur un

schéma de diffusion anisotropique. Dans les images contenant de speckle en utilisant

le coefficient de variation comme détecteur de contours.

Ce filtre effectue un lissage des zones homogénes tout en renforcant les
contours, cette méthode présente des limitations : [3]

e Le speckle n’étant pas homogéne, les estimations de p sur deux régions

de réflectivité homogene ne sont pas nécessairement identiques.

e La difficulté de sélectionner une région de réflectivité homogeéne pour

estimer po.

e Le filtre supprime les structures importantes de I’image et de

I’information nécessaire pour leur interprétation.

e Le coefficient de diffusion tend vers 0 sans 1’atteindre. Par conséquent,

tous les contours méme les plus importants sont diffusés.
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3.4 Filtrage d’image échographique par ’ondelette

Dans cette partie nous s’intéressons a I’utilisation de 1’ondelette pour le filtrage
des images échographique. Une ondelette est définie par une ensemble de fonctions
générées par translation et dilatation d’une unique fonction y appelée ondelette mere,

[26] donnée par:
1 t—b
Pap® = 7= () 2.29

Ou a : est I'indice (d'échelle/dilatation)

b : est I’indice de (temps/ espace)

3.4.1 Transformée en ondelettes continue
La transformée en ondelettes est une fonction Wy (a, b) qui associe aux
parametres a et b la valeur du coefficient C,;, de l'ondelette ., dans la

décomposition du signal [27]. La décomposition d'une fonction X (t) s'écrit:

wy(a,b) = Cap === 1 X () » (£2) a 2.30

Avec

W, p (1) est une ondelette analysante, y* est le conjugé de w, et b est I’indice de
(temps/ espace), a est l'indice (d'échelle/dilatation). La transformée en ondelettes
s'agit de multiplier le signal X(t) par une ondelette analysante dans le cas ou a et b

varient d’une facon continue mais, la largeur de la fenétre d'analyse est variable.

La fonction X(t) peut étre reconstruite a partir de y(a, b) par la formule

suivante:

da.db
a2

X(t) = ﬁ I Wy (@, b) Wb (©) 2.31

Ou Cy, est une constante dépendant de 1’ondelette s, 1, (t) choisie.

Il est donc facile de reconstruire le signal X(t) tout en connaissant les

coefficients C ; ,, et l'ondelette de référence  (t).
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3.4.2 Transformée en ondelettes discrete DWT
C’est une transformation rapide et non-redondante, 1’algorithme le plus souvent
utilisé est la décomposition discréte sur une base orthonormée d’ondelettes de Mallat

la fonction des ondelettes discretes peut donner par la formule suivante : [27]

Etat de Dart sur le filtrage des images échographie

W (a§',bo) = Conn (X(©) = (X, W) = 5 [ X(O Y (Dt 2.32

Ou Cpp c’est le coefficient d'ondelette.
La reconstruction d’une fonction X(t) a partir des coefficients d'ondelettes
s'écrit:

X(t) = :_noi—oo Zio—oo Cm,n (X(t))qjm,n(t) 2.33
Les fonctions y,,, , (t) constituent un base orthonormale de L 2(R)

Le filtrage par ondelette est souvent été utilisé en imagerie médicale par la

procédure suivante : [4]

e Calculer la transformée en ondelettes discréte du signal.

e Filtrer les coefficients par seuillage (seuillage dur ou doux).

e Reconstruire le signal filtré en utilisant la transformée inverse.

On trouve deux types de seuillage, dans la littérature : le seuillage doux
(soft thresholding) et le seuillage dur (hard thresholding). [28], [29]

3.4.3 Seuillage doux et seuillage dur

Le seuillage dur propose 1I’annulation de toutes les valeurs en dessous d’un seuil

S, les valeurs supeérieures restant inchangées [4] Le principe est le suivant :

0, lwl <5 2.34

Tw) == {W, |lw| > S
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Le seuillage doux propose en plus de I’annulation, une soustraction du seuil S

aux valeurs restantes, il fonctionne selon le principe suivant :

[ <
T(w) = {0 Silwl < § 2.35

sign(w)(lw| — S) Si |w|>S
Avec sign(w), le signe d’un coefficient w.

Donoho et Johnstone [4], propose un seuil déterminé a partir de 1’énergie

estimée du bruit calculé par la formule suivante :

S =o0,/2logN 2.36

Ou N désigne la taille du I’image et o % la variance du bruit.
3.4.5 L’ondelette 2D

Les ondelettes 2D sont souvent utilsées pour le traitement d’image.
La fonction d’échelle est représenté par 1’équation suivante: [31]
O(t) = X% h(k) 02t — k) 2.37
Avec
@(t — k) est une base de v,.
ET @(2t) € v, tel que vyC vy
Ou k Le nombre d’échantillons, h Le filtre d’échelle associer a @
v, et v; des espaces vectoriel

En pratique le choix de la fonction d’échelle ou de I’ondelette 2D est le produit

de deux fonctions d’échelle ou ondelettes 1D : @(x,y) = 0(x)D(y)
L’équation de dilatation est égale:
O(x,y) = 2%y h(k, 1) @(2x — 2y = ) 2.38

Nous pouvons construire la fonction d’ondelette. Mais au lieu d’avoir une seule

fonction nous aurons trois foncions d’ondelette:

P'(x,y) = 8(x0)0()
P2 (x,y) = 8(x)D(y) 2.39
Y3 (x,y) = 8(x)B(y)
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3.4.5 Ladécomposition d’ondelette 2D

La figure 2.2 montré la décomposition en ondelette a 2 dimension (2D) :
Approximation et détailles verticales, horizontale et diagonale selon les lignes et selon

les colonnes.

(@) (b) (c)
Figure 2.2 : la decomposition en ondelette 2D

(a)L image initiale avec les coefficients a;, (b) la décomposition sur les lignes,
(c) la décomposition sur les colonnes (tirée de [30])

La figure 2.3 représente les différents niveaux de décompositions.

j==8li=-T|7=-6

Figure 2.3 : les différents niveaux de décompositions

(Tirée de [30])
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1. Application de la transformée 1D a chaque ligne de décomposition : La transformée

en ondelettes consiste donc en trois étapes un filtre passe-bas, un filtre passe-haut et

une operation de sous-echantillonnage. Permettent de calculer les coefficients a;et dj

en convoluant a;.; avec un filtre passe-bas et un filtre passe-haut et en sous-

échantillonnant par deux les sorties pour -/ <j <1

2. Application de la transformée 1D a chague colonne de décomposition.

3. On obtient un unique coefficient moyen et un ensemble de niveaux de détails.

@Ry —1

12 > G, ==t who 12 > a; mf—

: ..
! i Iterate
!

[ on oy
.
"

i o -

e i

(@)

(b)

Figure 2.4 : (a) la decomposition sur chaque colonne, (b) la décomposition

sur chaque ligne (Tirée de [30])

h C’est un filtre passe-haut a capté les hautes fréquences.

g C’est un filtre passe-bas a capté les basses fréquences.

! 2 Opérateur d’interpolation.

3.4.6 La reconstruction d’ondelette 2D

La reconstruction se fait a partir des coefficients d’ondelettes et la valeur

moyenne de la fonction. [30]

a; —>| 12 *h GF—yaJ-.-» 12— «n a; 1 ——>
dY —>{ 12 *g
all —> 12 «h C|+>—»Jj—i-i—> 12 *g
dP—> 12 *g H
(@) (b)

Figure 2.5 : (a) la reconstruction sur chaque ligne, (b) la reconstruction sur

chaque colonne (Tirée de [30])
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Reconstituer aj.; en dilatant a; et d; entre chaque échantillon et en convoluant les
signaux résultants avec h et g respectivement. Cette opération de reconstruction est
appliquée de maniere itérative selon les lignes et les colonnes, pour obtenir 1I’image

originale.
3.5 Ondelette Lifting et filtrage d’image échographique

Les méthodes actuelles de filtrage d’images médicales reposent sur Ia
transformée en ondelettes. Dans notre travail nous nous s’intéressons a 1’ondelette a
base de la structure lifting car elle permet d’étendre la théorie des ondelettes dans un
cadre non-linéaire et autorise simplement la construction de transformées non-

linéaires et inversibles, avec un calcul rapide.

3.5.1 Structure lifting [31], [32]

Comme pour la transformée en ondelette classique, le principe du lifting est
d’exploiter les corrélations présentes dans le signal pour aboutir & un ensemble
d’information plus compact et ainsi diminuer 1’entropie du signal. L’avantage de
schéma lifting réside dans la possibilité de mettre au point des transformées en
ondelettes sans passer par le domaine de Fourier. Le processus est simple, rapide et

réversible.

Le schéma lifting est constitué de deux phases 1'une pour l’analyse ou la
décomposition et I’autre pour la synthése ou la reconstruction, et chacune des phases

est constituée de trois étapes de division, de prédiction et de mise a jour.
Trois étapes essentielles constituent la forme de schéma lifting:

e Transformée polyphasé (division): La transformée polyphaseé en deux
bandes est une opération triviale. Son mécanisme est simple. Elle prend
un signal en entrée, qu'elle sépare en deux composantes polyphasées,
paire et impaire. Plus exactement, Il'application de la transformée
polyphasé au signal original aj[k] va simplement partitionner a[k] en
deux sous-ensembles disjoints a;[2k] (I'ensemble des échantillons
appartenant a a[k] d'indice pair) et aj[2k+1] (l'ensemble des

echantillons appartenant a a;[k] d'indice impair).
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v
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Figure.2.6 : Structure en lifting : a)analyse; b) Synthése
(Figure tirée de ([31], [32])

Lifting: Dans cette étape, I'opération de prediction P est utilisée pour estimer g;
[2k+1] & partir de a; [2K], le résultat est le signal d'erreur d° ;.1 [k] qui représente le

détail du signal original, ou on peut définir un opérateur P tel que
%41 [K]= aj [2k+1]-p { aj [2K] kez} 2.40

On met a jour d°,-+1 [K] en lui appliquant I'opération de mise a jour U et le signal
résultant est combiné avec a; [2k] pour obtenir le signal a° j+1 [K] qui représente
I'estimation de la partie lisse du signal original. Le signal a°j+1 [K] peut s’écrire sous

la forme suivante :

a%j+1 [K]= a;[2K] +U ({dj+1 [K] kE}) 2.41

Scaling: est une opération de normalisation appliquée & d° .1 [K] et @° ju1 [K]

respectivement.

En ce qui concerne les échantillons pairs a°j+1 [k] est multipliée par un facteur de
normalisation Ke pour produire la sous-bande en ondelettes a;+1 [k]. De méme, dans la
partie impaire, le signal d'erreur d0j+]_ [K] est multiplié par K, afin obtenir la sous-
bande en ondelettes dj:1 [k]. Dans le cas d’ondelettes de Daubechies (5,3), on a
Ko=Ke=1, tandis que Ke=1/K, avec Ky=1.23017 pour les ondelettes de Daubechies
9,7).

Mise a jour inverse (undo update) : si nous avons dj.1 [K] et a; [2k], on peut

récupérer les échantillons pairs par la soustraction des informations de mise a jour :
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aj [2K]= @° j+1 [K]-U ({d%+1 [K] kE2}) 2.42

Prédiction inverse (undo predict) : pour récupérer les échantillons impairs.

3j [2k+1]= d”js1 [K] +P ({a; [2K] k€2}] 2.43

Fusion (merge) : maintenant, nous avons les échantillons pairs et impairs, nous

pouvons reconstruire le signal original en définissant I’opérateur de fusion Merge :

aj= Merge (a;[2K], aj [2k+1]) 2.44

3.5.2. Propriétés de schema lifting

e Calcul « rapide » : Le lifting permet d'exécuter les calculs « sur place ». En
d'autres termes, le signal de sortie est codé sur le méme emplacement mémoire
que le signal d'entrée. Cette méthode permet de faire une économie importante au

niveau de la mémoire.

e Efficacité : Dans la plupart des cas le nombre d'opérations est réduit par rapport a
un filtrage indépendant des deux sous-bandes. En effet, le lifting calcule
simultanément les bandes basses et haute fréquences, et les sous-expressions sont

réduites du fait qu'elles soient réutilisées.

e Réversible : La réalisation du schéma lifting inverse est triviale. Quels que soient
les opérateurs de prédiction et de mise a jour utilisés, la transformation par schéma
lifting est inversible et on peut retrouver le signal original aj a partir de ses
composantes aj+1 et d j+1. En effet, La phase de reconstruction constituée aussi
de trois étapes : prédiction inverse (undo predict), mise a jour inverse (undo

update) et fusion (merge), comme illustrée par la figure (2.3.b)

4. Conclusion
Dans ce chapitre nous avons présenté en premier partie des filtres pour la
réduction du speckle affecté sur les images échographiques, tel que les filtres
adaptatifs classiques (Lee, Kuan, Frost,.... etc) qui reposent sur le coefficient de

variation global et local.
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En deuxiéme partie nous avons vu les filtres basés sur le phénoméne de
diffusion, ainsi, nous avons présenté les différentes techniques d’exploitation des

équations aux dérivées partielles EDP dans la recherche d’une meilleure qualité
d’images.

Dans le chapitre suivant nous présentons 1’état de I’art sur les méthodes de
filtrages et s’intéressons dans notre travail sur filtrage par ’ondelette a base de la

structure Lifting.
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Chapitre 3 Résultats expérimentaux

1. Introduction
Dans ce chapitre on va présenter les résultats expérimentaux de filtrage sur une

image de synthese et une image échographique réelle. Et pour évaluer les
performances du filtrage nous calculons les différentes mesures quantitatives. Apres
nous faisons une comparaison des résultats avec des filtres adaptatifs classiques (Lee,
Kuan, Frost), filtre Médian, filtre Anisotropic (diffusion), filtrage par la transformée
en ondelette a base de banc de filtre et le filtrage par ondelette a base de la structure
Lifting.

2. Evaluation quantitative

L’estimation et le jugement de la qualité d’image filtré sont donnés par des

parametres d'évaluations (PSNR, MSE, SSIM ...).
2.1 Rapport signal sur bruit (PSNR: Peak Signal to Noise Ratio)

L’expression maximale du rapport signal-bruit (PSNR) est utilisee comme
mesure de la qualité de la réduction du bruit, la faible valeur du PSNR signifie que

I'image est de mauvaise qualité.

Typiquement les valeurs du PSNR pour la suppression du bruit dans I’image sont
entre 30 et 50 dB ou plus est mieux. [6]

Le PSNR est défini comme suit:

2
PSNR = 10logy 22 3.1

Avec | nax désigne la luminance maximale possible.

PSNR est permis les métriques les plus populaires et les plus utilisées a ce
jour.
2.2. L’indice de la Similarité Structurelle (SSIM)

SSIM : est une mesure de similarité entre deux images numeriques, plutét
qu'une différence pixel a pixel comme le fait par exemple le PSNR. La plage de
valeurs pour le SSIM se situe entre -1 pour une mauvaise similitude et 1 pour une
bonne similitude entre 1’image originale et filtrée. Le SSIM est calculée sur plusieurs

fenétres d'une image. On dénote g et f I’image originale et I’image débruitée
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respectivement. La similarité compare le contraste, la luminance et la corrélation entre

chaque couple de fenétres. [22]

La mesure de similarité est donnée par la formule suivante :

(2?g+cl)(26gf+C2)
(82+f2+c¢1)(0g2+02+c3)

SSIM =

3.2
Avec :
f Lamoyenne de f,g§ Lamoyenne de g, f> La variance de f, g2 La variance de g

et ogr la covariance de fet g

cl= (kg L) 2 et c2= (k, L)? deux variables destinées a stabiliser la division quand le
dénominateur est tres faible ; L la dynamique des valeurs des pixels, soit 255 pour des
images codées sur 8 bits ; ky= 0,01 et k,= 0,03 par défaut.

2.3. L’erreur quadratique moyenne (MSE)

La grande valeur de MSE signifie que I'image est de mauvaise qualité. Le MSE

est défini comme suit : [3]
MSE = —— S0 [1G,§) — J(, )12 3.3

Ou I et J représentent respectivement, I’image originale et I’image filtrée, la

petite valeur de MSE signifie que I'image est de bonne qualité.
2.4. RMSE (The root MSE) [3]

RMSE est la racine carrée de I'erreur quadratique moyenne MSE sur une fenétre M*N

RMSE = |—— ¥ [g(i,)) — £(3,1)]? 34

2.5. L’erreur de MinkowsKi :

La métrique de Minkowski est la norme de la différente entre I’image originale

et I’image débruitée [22].

1
1 B, /B
Err = (M_N M 1|g1] 1]| ) 3.5

ou B=3 encasde Err; et =4 en cas de Erry.
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Les deux erreurs de Minkowski sont utilisees pour assurer les résultats de
RMSE.

Les petites valeurs des erreurs de Minkowski signifient que I'image est de bonne
qualité.
2.6. L’entropie

L’entropie est un parameétre qui représente la quantité d’information contenant
dans I’image. Plus I’entropie est grande plus il y a d’information dans 1’image.
Lorsque I’entropie est grande signifie que toutes les probabilités sont uniformes,
c’est-"a-dire que 1’histogramme des intensités est globalement de hauteur constante.
Cela correspond a une image tres hétérogeéne. [2] L’entropie est définie par la formule

suivante :
E(f) = _ZjEDj P]-logz(P]-) 3.6

AVec :

D; est I’ensemble des niveaux de gris associés a I’'image f;
P; est la probabilit¢ a postériori du niveau de gris: (X;P; = 1)elle est

généralement estimée par : P; = % dontavec n X m la taille de I’'image f.

2. Environnement du Travail

Nous avons implémenté des tests sous Matlab R2014, et exécutées sur PC (Acer
. Intel Core i3-3217U 1.8 GHz, 3MB L3cache).

Dans notre travail nous avons réalisé deux interfaces: la premiere interface
permet de charger I’image et appliquer les différents filtre étudiées, et la deuxiéme

permet de calculer les métriques d’évaluation de la qualité de I’image.

Nous choisissons d’utiliser la distribution de Rayleigh pour la modélisation de
speckle dans notre travail. Nous avons fait ce choix parce que dans la littérature la

plupart des filtres testés sont considérées le Rayleigh comme un modele de speckle.

Nous avons prendre la variance de bruit sigma est égale a 0.01 (0=0.01)

dans tous les tests.
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Figure 3.1 : Interface exécutable de filtrage
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B QuAuTy o=
— Settings Image Quality Metrics
| Loadimaget || Calculate image Qualty Metrics |
[ Load Image 2 H Reset H Save ]
Close Mean Square Error (MSE): 110.7996
— Image 1 - imgS.png
Peak Signal to Noise Ratio (PSNR): 30.6957
Minkwofski Measure 3rd power (MM3): 129515
Minkwofski Measure 4th power (MM4): 15.6022
Structural Similarity Index (SSI): 0.93031

Figure 3.2 : Interface exécutable pour calculer les métriques d’évaluation.
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3. Résultats sur I’image de synthése

Pour tester les différents filtres, nous utilisons les parameétres décrits dans le

tableau suivant :

Meéthode Fenétre Parameétre spécifique
Anisotropic_diffusion [3 3] /
Frost [3 3] /
Kuan [3 3] /
Lee [3 3] /
Median3 [3 3] /
SRAD / La sélection de la zone
homogéne
Ondelette a base de [3 3] Sym4
banc de filtre Niveaux de décomposition : 2
Ondelette Lifting [33] Sym4

Niveaux de décomposition : 2

Tableau 3.1 : Paramétres des différents filtres testés.

4.1. Les résultats visuels

Les histogrammes fournissent une information globale sur la répartition des

niveaux de gris dans I'image de synthése et les images filtrées.

Image de synthése
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]
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] O 1 | I
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0

Lifting L histogramme de Lifting
Figure3.3 : Les résultats des filtres testés sur une image de synthése

La figure 3.4 montre les résultats du filtre Lee et le filtre Anisotropic_diffusion
avec un nombre d’itération égale a 20.

53



Chapitre 3

Résultats expérimentaux

(@)

(b)

Figure 3.4 : (a) filtre Lee, (b) filtre Anisotropic_diffusion

4.2. Statistiques

(Nombre d’itération=20)

Les resultats quantitatifs des différents filtres testés aprés une seule itération

sont présentés dans le tableau 3.2 suivant :

Méthodes PSNR SSIM MSE MM3 MM4

Anisotropic_diffusion 30.0892 | 0.94891 | 128.4054 | 22.3957 34.8632

Frost 26.5209 | 0.59415 | 289.7494 20.124 23.0561

Kuan 25.8182 | 0.59341 340.634 22.6397 27.1245

Lee 26.7492 | 0.60829 | 274.9096 19.515 22.232

Médian 18.2015 | 0.09157 1967.722 | 54.1447 63.2018

SRAD 52.4948 | 0.99965 110.9996 19.515 20.9204
Ondelette banc de filtre

(Symd) 27.625 0.67557 | 224.6517 17.3253 19.3554
Ondelette Lifting (Sym4)

30.6937 | 0.93977 99.8064 12.9515 15.6022

Tableau3.2 : Statistiques des résultats des paramétres d’évaluation de chaque

filtre testé
(1 itération)
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Les résultats des différents filtres testés sur
une image de synthese

250
200
150
® MM4*100
100 ® MM3*100
50 m MSE/10
0 m SSIM*100
B PSNR
X
«OQ\
&
O

Figure 3.5 : les résultats des différents filtres testés sur une image
de synthése
MM3 Derreur de Minkowski lorsque B=3
MM4 I’erreur de Minkowski lorsque =4

Nous pouvons faire les constats suivants :

e Le filtre Anisotropic_diffusion a un score de PSNR important, et une valeur de
SSIM est égale a 0.94891 plus proche de 1, avec une passable valeur de MSE qui
égale a 128.4054.

Ce filtre est mieux pour la réduction du bruit si le nombre d’itération inferieur a
10 on obtient une image floue ce que signifie que 1’image n’est filtré dans les
zones homogenes. Et le temps d’exécution est long inversement du filtre de Lee

qui donne une image floue si le nombre d’itération supérieur a 10.

e Le filtre kuan est plus rapide que le filtre Frost dans le calcul de poids des
voisinages de chaque pixel mais ce dernier est le meilleur pour la réduction de

speckle.
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e Le filtre Médian donne des résultats tres décevants. Un score de PSNR est tres
médiocre, une valeur de MSE trés grande égale a 1967.722 et des valeurs de
MM3 et MM4 sont égales aux 54.1447 et 63.2018 respectivement.

e Le filtre SRAD présent des bons résultats dans les zones homogenes qui
sont bien diffusées avec un score de PSNR alentours de 52.5 dB, un SSIM trés
proche a 1, une valeur de MSE est passable et des petites valeurs de MM3 et
MM4.

e Le filtrage par Ondelette & base de banc de filtre par ’ondelette sym4, donne un
score PSNR égale a 27.625 dB. Avec des résultats sent convenables du MES,
MM4 et MMA4. Et un score de SSIM égale a 0.67557. Les zones homogenes sont

mieux lissées.

e Le filtrage par la transformée en ondelette par la structure lifting (sym4), donne
des bons résultats en termes de : PSNR qui est égale a 30.6937, de SSIM qui est
proche de 1, de MSE qui est une valeur trés petite (99.8064) et de MM3 et MM4

qui ont petites valeurs. Nous observons qu’il a une augmentation de contraste.

5. Résultats comparatifs sur des images échographiques
Nous mettons en ceuvre des tests sur deux images médicales réelles: la premiére
est une image échographique du rein droite figure 3.6 (a), et la deuxieme montre une

image échographique de thrombose veineuse figure 3.6 (b).

(@) (b)

Figure 3.6 : Images échographiques réel pour tester

Les différentes méthodes de filtrage (a) rein droite et (b) thrombose veineuse
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5.1. Cas du ’image rien droite
5.1.1 Résultats visuels
La figure 3.7 présente les résultats des filtres Anisotropic_diffusion, Frost,

Kuan, Lee, Médian, SRAD, filtrage par ondelette & base de banc de filtre et filtrage
par ondelette lifting.

On peut remarquer visuellement que la méthode Anisotropic_diffusion produit

I’image la plus nette, par contre, les filtres adaptatifs ont donné des résultats moyens.

Kuan Lee
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Lifting SRAD

Figure 3.7 : les résultats des filtres testés sur une image
échographique rénale

5.1.2 Résultats quantitatifs

Le tableau 4.3 représente les résultats d’évaluation quantitative obtenus par les

différentes méthodes au niveau de décomposition égale a 1
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Les filtres PSNR SSIM MSE MM3 MM4
Anisotropic_dif
_ 31.6874 0.92259 87.9778 17.8541 28.0677
fusion
Frost 32.3752 0.94676 75.2645 14.1863 20.1679
kuan
28.9939 0.84789 163.9536 24.9422 37.2583
Lee
27.9023 0.76962 210.8059 27.8275 28.105
Médian3
15.4074 0.11407 3744.3213 75.3361 87.2361
SRAD 50.1152 0.9802 68.3451 7.2235 8.02311
Filtrage par
Ondelette & BF 32.7197 0.94692 69.5245 10.6605 11.4488
(Sym4)
Filtrage par
ondelette Lifting 35.6936 0.9498 35.05151 8.8998 9.8412

(Sym4)

Tableau3.3 : les différents paramétres d’évaluation quantitative de différents

filtres appliqués sur I’'image échographique de rein droite. (Niveau de

décomposition=1)

v On constate d’aprés ces résultats que :

e Pour les filtres adaptatifs Frost, Lee, Kuan, qui sont tres similaires, en

effet, le filtre Frost présente le score de PSNR le plus élevé, la valeur de

SSIM

mais le filtre kuan donne une valeur de SSIM trés proche a 1.

la plus haute, et une valeur de MSE est petite alentour de 75,

e Inversement le filtre Médian3 présente des résultats assez médiocres,

avec une valeur de PSNR est tres faible, un score de SSIM est égal a
0.11407 et des grandes valeurs des MSE, MM3 et MM4.
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e Le filtre SRAD a réalisé des bons résultats avec un PSNR est tres élevé,

un MSE est petit et une valeur de SSIM est proche de 1.

e Le filtre par ondelette & base de banc de filtre a présenté un score aussi
important en terme de PSNR égale a 32.7197 dB, une valeur de MSE est
petite égale a 69.5245, avec une valeur de SSIM est élevée ainsi des
petites valeurs de MM3 et MM4.

e Le filtrage par ondelette a base de la structure lifting, ayant une valeur
importante de SSIM par rapport aux autres approches testées, un score
de PSNR élevé alentour de 35 dB, avec une valeur de MSE est tres
faible par rapport aux autres approches testées une valeur de SSIM
proche de 1, et des petites valeurs de MM3 et MM4. Ce qui expose un
bon filtrage dans les zones homogénes et que I’image échographique
dégradé par le speckle et I’image débruitée sont similaires en termes de

structure.

Dans la partie suivante, nous comparons notre méthode proposé utilisons le
filtrage & base du structure Lifting avec seulement la méthode d’ondelette a base de
banc de filtre .Pour cela on fait des tests avec un ensemble de famille de 1’ondelette.

Nous utilisons un seuillage doux (soft), et un seuil égal a 20.

Dans la premiére partie de comparaison nous avons fixé au début le niveau de

décomposition a 1 et nous avons testé les dizaines ondelettes.

Le tableau 3.4 représente les résultats de la dizaine ondelettes au niveau 1
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Famille Lifting L’ondelette

d’ondelett

e PSNR | SSIM | MSE| MM3| MM4 | PSNR| SSIM | MSE| MM3| MM4
‘db2’ 31.928 | 0.834 |80.25|10.91 |1252 |27.482 |0.724 |80.21 | 21.39 | 28.50
‘db7’ 38.822 | 0.945 | 75.15|10.38 |11.94 |34978 |0.850 |70.31 |21.98 |25.18
‘sym3’ 31.102 | 0.834 | 83.41 | 1091 |1252 |27.266 | 0.770 |82.48 | 38.90 | 46.05
‘sym2’ 36.067 | 0912 | 7135|1166 |13.44 |34.414 |0.814 |7225|2211 |27.30
‘coif2’ 32.134 | 0.842 | 77.76 | 10.54 | 1210 |21.559 | 0.587 |90.81 | 38.86 | 47.72
‘coif4’ 39.079 | 0985 |70.72 | 11.88 | 10.34 |21.689 | 0.552 |88.14 | 36.72 |47.31
‘bior6.8’ | 39.043 | 0973 |69.89 | 10.37 | 1196 |35.271 |0.849 |74.87 |20.95 | 25.06
‘bior2.2’> | 31935 | 0.837 | 79.65 |11.05 |12.83 |27.681 |0.757 |93.08 |21.44 |28.70
‘biord.4> | 32.025 | 0.838 |81.58 | 10.82 | 12.49 | 28.007 | 0.769 |87.21 |3519 |36.21

Tableau 3.4 : les résultats de différent parameétres d’évaluation le filtrage par

ondelette & base de banc de filtre BF et le Lifting de I’'image rein droite

(Niveau de décomposition égale 1)

61




Chapitre 3 Résultats expérimentaux

Nous remarquons que les scores de PSNR pour Lifting sont tres élevés dans la

plupart des tests. La valeur supéricure du PSNR est donné par 1’ondelette ‘coif4’ égal
a 39.079 dB. Ainsi que les ondelettes suivantes ‘sym2’, ‘coif2’, ‘coif4’, ‘bior6.8’,

‘bior2.2’ sont données des résultats importante en terme PSNR, SSIM sont proches a

1, et des MSE, MM3, MM4 sont faibles.

La valeur du MSE de I’ondelette ‘coif4” est la plus petite par rapport aux autres

résultats ca signifie que I’image filtrée est de bonne qualité.

Les deux valeurs de MM3 et MM4 par ’ondelette “coif4’ sont inférieurs aux

autres résultats de MM3 et MMA4 de différents ondelettes testés.

Le filtrage par ondelette a base de banc de filtre (BF) donne des résultats moins

importants que Lifting. Ou I’ondelette ‘bior6.8’est réalisée des bons résultats avec une

valeur de PSNR alentour de 35 dB, un score de SSIM égal a 0.849, les valeurs de

MM3 et MM4 sont petites égale a 20.95 et 25.06 respectivement.

» Dans la deuxiéme partie de comparaison nous avons choisi les 4

meilleurs types d'ondelettes dont vous aurez des meilleurs parametres

d'évaluation, et nous avons augmenté le niveau de déecomposition de 2

jusqu'au 5.

Famille Lifting L’ondelette
d‘ondelette

PSNR | SSIM | MSE MM3 | MM4 | PSNR | SSIM | MSE | MM3 | MM4
‘db7’ 32.382 | 0.850 | 75.15 10.38 | 1194 | 28.468 | 0.774 | 855 |19.04 | 25.06
‘sym2’ 31.694 | 0.814 | 74.72 11.66 | 13.44 | 32.054|0.820 |814 |17.44 | 20.18
‘coif4’ 32.411 | 0.889 | 73.35 10.34 | 1188 |21.689 | 0552 |88.1 |38.46 |47.31
‘bior6.8’ 32.396 | 0.869 | 74.89 1037 | 1196 |28.273|0.774 | 915 |20.08 | 27.30

Tableau 3.5 : les reésultats de différents parameétres de ['image rein droite

(Niveau de décomposition égale 2)
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‘coif4’
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Figure 3.8 : les résultats du PSNR et SSIM du Lifting et [ 'ondelette
d’image rein droite (niveau 2)

L’ondelette ‘coif4’ pour Lifting donne un score de PSNR plus élevé, une valeur
de SSIM égale a 0.889, un faible score de MSE, et des de MM3 et MM4 sont égale a
10.34 et 11.88 respectivement.

L’ondelette ‘sym2’ réalise des bons résultats pour le filtrage par ondelette a
base de banc de filtre (BF) en termes de PSNR est égale a 32.054, des scores de MSE,
MM3 et MM4 sont petits.

Lifting L’ondelette

Famille d

PSNR | SSIM | MSE MM3 | MM4 | PSNR | SSIM | MSE MM3 | MM4
‘ondelette

‘db7’ 30.85 |0.791 | 106.7 | 12.28 | 14.04 | 27.46 | 0.426 |285.2 |31.33 | 38.36

‘sym2’ 30.16 |0.751 | 125.1 |13.29 | 15.19 | 23.53 | 0.412 | 230.1 |31.05 |38.11

‘coif4’ 30.95 |0.792 | 104.6 | 12.15 | 13.89 | 26.50 |0.439 |[195.2 |31.99 |40.05

‘bior6.8’ | 31.02 |0.791 | 104.2 |12.14 | 13.89 | 28.29 | 0.428 | 240.3 | 32.31 | 39.96

Tableau 3.6 : les resultats de différents parameétres de [’'image rein droite
(Niveau de décomposition égale 3)
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On remarque d’aprés le tableau 3.6 que les valeurs des PSNR et SSIM sont
inférieures aux valeurs PSNR et SSIM du niveau 2, mémes pour les résultats du

MSE, MM3 et MM4 du premier niveau sont mieux que le deuxieme niveau.

Lifting est plus rapide que I’ondelette BF dont le temps d’exécution est égal a
0.4s et 0.7s pour I’ondelette BF

Lifting L’ondelette

Famille d
<ondelette | PSNR | SSIM | MSE | MM3 | MM4 | PSNR | SSIM | MSE | MM3 | MM4
‘db7’

30.57 | 0.785 | 115.59 | 12.76 | 14.55 | 29.51 | 0.797 | 918.94 | 39.19 | 48.26
‘sym2’

29.86 | 0.745 | 134.16 | 13.75 | 15.70 | 21.27 | 0.641 | 971.48 | 38.90 | 46.05
‘coif4’ 30.51 | 0.784 | 113.95|12.68 | 14.48 | 21.69 | 0.765 | 881.41 | 38.46 | 47.31
‘bior6.8” | 30.66 | 0.784 | 111.77 | 12.55 | 14.33 | 28.53 | 0.859 | 914.76 | 39.74 | 49.52

Tableau 3.7 : les résultats de différents paramétres de ['image rein droite
(Niveau de décomposition égale 4)

e Ces deux ondelettes ‘db7’ et ‘bior6.8° sont données des bons résultats

soit pour le filtrage a base de I’ondelette BF ou lifting, mais avec des

résultats moins importantes que celles de niveau 3
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Famille d Lifting L’ondelette
‘ondelette

PSNR | SSIM | MSE | MM3 | MM4 | PSNR | SSIM | MSE | MM3 | MM4
‘db7’ 30.42 | 0.784 | 116.59 | 40.76 | 41.68 | 25.265 | 0.656 | 155.3 |43.99 | 52.79
‘sym2’ 29.79 [0.745 | 120.52 | 42.87 | 43.83 | 21.176 | 0.622 | 129.8 |43.27 |50.40
‘coif4’ 30.48 | 0.784 | 115.49 | 40.82 | 42.64 | 28.452 | 0.752 | 117.35 | 44.30 | 54.62
‘bior6.8 | 30.57 |0.783 | 113.97 | 39.66 |39.45 |29.501 | 0.802 | 115.7 |43.82 |53.83

Tableau 3.8 : les résultats de différents paramétres de ['image rein droite

(Niveau de décomposition égale 5)
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Figure 3.9 : les résultats du PSNR et SSIM de Lifting sur 'image

échographique de rein droite ((a) niveau 5 et (b) niveau 2)

Le tableau 3.8 représente les résultats de différents parametres de niveau de

décompos

ition égale 5 : pour Le lifting nous avons obtenu des résultats convenable
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en terme de PSNR, et des mouvais resultats en termes de MES, MM3 et MM4 (les

valeurs sont trés grandes).

Les résultats de filtrage a base d’ondelette en terme de PSNR est
passable et les valeurs de MSE, MM3 et MM4 sont médiocres.

D’apres ces résultats nous constatons que chaque niveau de décomposition a des
propres ondelettes qui réalisent des bons résultats mais toujours les résultats de Lifting

sont importants par rapport au filtrage a base de I’ondelette BF.

Nous constatons que a chaque fois nous augmentons le niveau de la
décomposition les valeurs des parametres d'évaluation diminue, Donc nous concluons
que le niveau de décomposition égale 1 est le meilleur pour avoir des bons parametres

d'évaluation avec une bonne qualité d'image filtré.

5.2 Cas de I’image échographique de thrombose veineuse

5.2.1. Résultats visuels

Anisotropic_diffusion Frost
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Kuan Lee
Médian3 Ondelette
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Figure 3.10:Les résultats des filtres testés sur une image échographique thrombose

vineuse

5.2.2. Résultats quantitatives

Nous avons obtenu des résultats similaires a celles des premiers résultats qui

nous avons mentionné dans le Tableau3.3 pour 1’image échographique de rein droite.

Le filtrage par ondelette a base de la structure lifting a comme prévu un meilleur
score de PSNR égale a 39.9587 dB, avec une valeur de SSIM est tres proche a 1, un
faible score de MSE, et des petites valeurs de MM3 et MM4.

Le filtrage par ondelette a base de banc de filtre a réalisé des résultats assez
importantes, un score de PSNR alentour de 39 dB, une valeur de ISSM est égale a
0.96981 et des faibles valeurs de MSE, MM3 et MM4,
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Le filtre SRAD est donné des bons résultats un score de PSNR est trés grand,
et une petite valeur de MSE égale a 50.5846, et des faibles scores de MM3 et MM4,

avec un SSIM alentour de 0.95.

Les autres filtres donnent des résultats convenables mais moins importantes par

rapport aux ondelettes soit par la décomposition en banc de filtre ou par la structure

Lifting.

Donc le filtrage par ondelette a base de la structure Lifting est le mieux

adapté pour le lissage des images échographiques avec le niveau de

décomposition égale 1.

Les filtres PSNR SSIM MSE MM3 MM4
Anisotropic_diffusion
38.039 0.97578 61.429 2.6862 4.2153
Frost
36.6197 0.92776 77.2905 2.8601 3.3654
kuan
34.0208 0.96924 69.5421 8.7628 9.3241
Lee 33.4432 0.86996 68.461 14.365 15.8965
SRAD
50.5871 0.94698 50.5846 2.0206 3.2530
Médian 88.51575
17.6766 0.3145 54.144 63.20
Ondelette BF (Sym4)
39.8139 0.96981 60.338 4.7893 5.4109
Ondelette Lifting (Sym4) 39.9587 0.9706 60.158 3.3179 2.8158

Tableau 3.9 : Les différents paramétres d’évaluation quantitatif de différents

filtres appliqués sur [’'image échographique thrombose vineuse

(Niveau de décomposition égale 1)

68




Chapitre 3 Résultats expérimentaux

Les résultats des différents filtres testés sur
I'image échographique thrombose vineuse

H PSNR mSSIM*100

Aninl.NR

anisotropic Frost Kuan SRAD Medlan Ondelette Lifting
diffusion

Figure 3.11 : les résultats des différents filtres testés sur l’'image échographique

thrombose vineuse
m SSIM*100
m PSNR

(a) (b)

{\ ’\ .ﬁ&
Figure 3.12: les résultats du PSNR et SSIM de [’ondelette sur ['image
thrombose vineuse ((a) niveau 5 et (b) niveau 2)
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6. Conclusion

Les criteres qualitatifs et quantitatifs ont été utilisés pour mesurer les
performances entre 1’ondelette et Lifting et nous avons déduit que le filtrage a base
de structure Lifting est le meilleur pour la rédaction du bruit et I’augmentation de

contraste.

Nous avons testés cinq niveaux de décomposition sur une famille d’ondelette
pour le filtrage a base de structure Lifting et le filtrage a base de 1’ondelette BF, nous
avons constaté que a chaque fois le niveau de décomposition est grand les résultats

sont moins importants.
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Conclusion générale

Les images échographiques sont affectées par le phénoméne de speckle. Ce
bruit rend l'interprétation de I'image échographique plus compliquée. L’objectifs de
notre mémoire est de réduire le bruit de speckle pour I’améliorer 1’aspect visuel, et la
résolution des images échographiques, dont le but a aider le praticien a affiner son

diagnostic.

Nous avons présenté les différents filtres utilisé dans la littérature dans ce
domaine de prétraitement des images médicales en générale ,en particulier le filtrage
des images échographique, tel que les filtres adaptatifs classiques, le filtres Médian, la
diffusion anisotropique avec ses deux algorithme (perona et Yu et Acton), aprés nous
avons étudié I’approche basée sur le seuillage des coefficients d’ondelettes, et en
derniere nous détaillons notre méthode proposée filtrage par I’ondelette a base de la

structure lifting.

Pour démontrer les performances de notre implémentation, nous avons évalué
des algorithmes de filtrage sur une image de synthese et deux images échographiques

réelles.

Des critéres quantitatifs ont été utilisés pour mesurer les performances tel que :
le PSNR, SSIM, RMSE, I’entropie et I’erreur de Minkowski. Ceux —Ci ont montré que
le filtrage par ondelette a base de la structure lifting apporte des meilleurs résultats
dans le lissage des zones homogeénes, la préservation des structures des images
échographiques, diminution de speckle, et un score de PSNR ainsi de SSIM tres élevé
par rapport aux autres filtres avec un temps de calcul réduit. Nous avons remarqué
que le filtre de diffusion anisotropique, donne des résultats convenables toutes en

augmentant le contraste.

Finalement on constate que pour avoir un meilleur filtrage des images
échographiques, on doit avoir un bon compromis entre le PSNR, SSIM , RMSE,
entropie, I’erreur de Minkowski, la qualité visuelle des images filtrées, et on doit
trouver une compromis entre la suppression du bruit et la perte de I'information.

En termes de perspective on propose d’étudier des méthodes de filtrage a base
de 1‘ondelette en Quincunx qui devraient tenir compte un bon compromis entre le

PSNR, SSIM, RMSE, entropie, I’erreur de Minkowski, la qualité visuelle des images
filtrées.
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D’autre perspectives la décomposition par paquets d’ondelettes a une mauvaise
localisation fréquentielle qui est réduire les performances de certains traitements (tels
que le débruitage). Cette analyse pourra se faire en comparaison ou de maniere
complémentaire & 1’algorithme de recherche de la meilleure base fondé sur un critére
entropique de Tsalis, le filtre SRAD donne des bonnes résultats donc on pourra
réaliser dans les futures travaux une hybridation entre le filtre SRAD et Lifting. On

ajoute d’autres métriques d’évaluation tel que : la corrélation, I’entropie de Tsalis.
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