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1
Introduction générale

La mesure de la Densité Minérale Osseuse (DMO) est l’une des meilleures méthodes de me-
sure de la solidité de la structure osseuse permettant de signaler la présence ou non de maladies
osseuses essentiellement caractérisées par la perte de masse osseuse minérale telle que l’ostéo-
porose. La diminution de la densité osseuse se caractérise par une détérioration de l’architecture
osseuse accompagnée d’une augmentation des pores osseux causant ainsi une fragilité du sque-
lette, voir figure 1.1. Ainsi les personnes atteintes de cette maladie sont susceptibles d’avoir
des fractures, surtout quand les facteurs de risque sont présents. Parmi les nombreux facteurs
de risques qui augmentent la probabilité d’avoir de l’ostéoporose, nous pouvons citer : l’âge,
le sexe feminin, la présence de personnes atteintes dans la famille, la consommation excessive
d’alcool ou de tabac, ainsi que la présence de certaines maladies hormonales et génétiques...

Dès que cette pathologie est diagnostiquée, un plan de traitement doit être mis en place.
Le traitement comprend, dans la majorité des cas, soit des médicaments ralentissant la dégra-
dation des tissus osseux, soit des exercices physiques réguliers, ou bien un régime alimentaire
bien approprié à base de calcium afin de renforcer les os. D’autre part, et pour assurer un bon
diagnostic de l’ostéoporose, une mesure précise de la densité minérale osseuse est nécéssaire.
L’intérêt d’avoir de bonnes mesures de la densité osseuse ne se limite pas aux diagnostics cli-
niques, mais également aux projets de recherche investigant les propriétés osseuses (évolution,
pathologies, statistiques,...etc).

Les différentes techniques de mesure de la masse minérale osseuse les plus connues qui
existent actuellement sont : les techniques qui utilisent les ultrasons (QUS, Quantitative Ultra-
Sound) [1], l’absorptiométrie biphotonique (DEXA, Dual-Energy X-ray Absorptiometry) [2],
[3] et la tomodensitométrie quantitative (QCT, Quantitative Computed tomography) [4] [5] [6].

Les méthodes utilisant les ultrasons se basent sur l’émission et la détection des ondes ultra-

11
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FIGURE 1.1 : Différence de porosité entre os sain et os ostéoporotique

FIGURE 1.2 : Densitomètre à ultrasons

sonores après avoir traversé la partie de squelette en question. L’atténuation des ondes ultraso-
nores détectées ainsi que leurs vitesses fournissent des informations concernant l’architecture et
la densité osseuse. Les appareils de mesures de cette technique, figure 1.2, sont moins chers que
ceux des deux autres méthodes, facilement transportables, et permettent également de prédire
des risques de fracture sans l’utilisation de rayonnements ionisants. Cependant, le désavantage
de cette technique, est la grande diversité en technologies de fabrication des appareils ultrasons
quantitatifs. Cette disparité rend impossible la comparaison des résultats d’appareil d’origines
différentes. La deuxième technique de mesure de la densité osseuse, la DEXA, est considérée
comme étant la méthode la plus fiable et la plus utilisée dans le domaine clinique. Cette tech-
nique est basée sur la mesure de l’atténuation de deux faisceaux de photons X d’énergies diffé-
rentes, pour en déduire la nature et la quantité de matière traversée (figure 1.3). La DEXA est
caractérisée par son faible taux de radiation, sa reproductibilité et son exactitude. La troisième
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FIGURE 1.3 : Absorptiomètre X bi-photonique

technique, la tomodensitométrie quantitative, est une technique d’imagerie qui consiste à faire
l’acquisition d’un certain nombre de projections (images) où un couple source-détecteur tourne
autour du patient (ou autour du petit animal si l’on parle d’un système micro-tomodensitomètre
quantitatif) pour aboutir à une image tridimensionnelle reconstruite a partir des projections (fi-
gure 1.4). Cette technique fournit une information tridimensionnelle de l’architecture osseuse,
ce qui n’est pas le cas avec la DEXA. De plus, la QCT, permet de vraies mesures de la densité
minérale osseuse avec une meilleure résolution que les deux méthodes précédentes. Cependant,
les images reconstruites obtenues sont susceptibles d’avoir des artefacts dus à des phénomènes
physiques tels que le durcissement du faisceau X, et la diffusion des photons X dans le patient.

Le but de ce travail de thèse, est d’appliquer des méthodes de corrections des effets dus au
durcissement du faisceau et à la diffusion, afin de réduire ou d’éliminer les artefacts présents
dans les images pour pouvoir mesurer avec une meilleure précision la densité minérale osseuse
chez la souris. Pour ce faire, j’ai utilisé le système micro-tomodensitométrie X dédié au petit
animal (Micro-CT, Micro-Computerized Tomograph) et qui fait partie de la plate-forme d’ima-
gerie multimodale AMISSA (A Multimodality Imaging System For Small Animal), développée
au sein du groupe ImaBio, à l’Institut Pluridisciplinaire Hubert Curien (IPHC).

Dans le chapitre suivant, nous présentons brièvement quelques généralités sur la tomoden-
sitométrie X en évoquant les aspects physiques de l’interaction des rayons X avec la matière.
Puis nous décrivons le protocole d’acquisition en partant de la production des photons à travers
le tube à rayons X jusqu’à l’obtention des images en passant par l’atténuation des photons, leur
détection dans le capteur, et le mode de reconstruction. A la fin de ce second chapitre, nous
citons les origines des artefacts qui peuvent apparaître dans les images reconstruites obtenues
en tomodensitométrie X. Nous montrons également la nécessité de les éliminer afin d’avoir des
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FIGURE 1.4 : Tomodensitomètre à rayons X

meilleures images.
Dans le troisième chapitre, nous expliquons le principe physique du phénomène de durcis-

sement de faisceau et son effet sur la qualité des images puis nous donnons un aperçu rapide
des méthodes de correction du durcissement de faisceau existantes ainsi que la méthode de cor-
rection choisie qui combine la procédure de linéarisation à une post-reconstruction et qui sera
détaillée par la suite. Cette méthode qui prend en considération l’inhomogénéité dans l’objet
imagé, est comparée à une méthode de linéarisation simple qui considère que l’objet en ques-
tion est homogène. Puis, nous montrons les résultats de cette méthode choisie appliquée à des
objets géométriques et à des souris réelles et nous la comparons à la méthode de linéarisation
basique. Ensuite nous montrons comment une telle correction peut affecter la qualité de l’image
et la masse osseuse calculée à travers les images reconstruites non corrigées et corrigées.

Dans le quatrième chapitre, nous donnons un aperçu des différentes méthodes de correction
de la diffusion existantes en citant brièvement les avantages et les inconvénients de chacune.
Puis nous détaillons notre méthode de correction en expliquant les étapes de la procédure de
correction. Ensuite nous finissons par présenter les résultats au niveau des images corrigées
et non corrigées ainsi que l’influence de cette correction sur les valeurs de densités osseuses
calculées.

Dans le dernier chapitre, nous étudions l’influence de l’activité physique régulière sur les
densités et masses minérales osseuses des souris atteintes de la mucoviscidose. Cette étude a
pris naissance suite à plusieurs autres travaux qui ont montré la présence d’une perte de den-
sité osseuse chez les patients atteints de la mucoviscidose. L’allongement de la durée de vie de
ces derniers a mis en évidence l’apparition d’une perte osseuse. Nous avons mis en place une
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expérience qui consiste à faire courir des souris atteintes de la mucoviscidose et des souris nor-
males sur un tapis de course pendant cinq mois. Tout au long de l’experience nous avons mesure
regulierement (tous les mois) les densites et les masses osseuses. Ces mesures nout ont permis
d’apprecier leurs variations et ainsi nous avons compare ces changements pour quatre categories
de souris : malade sédentaire, malade en exercice, saine sédentaire et saine en exercice.
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2.1 Introduction : de la radiologie à la tomographie
Dans la soirée du 8 novembre 1895, le physicien allemand Wilhelm Conrad Röntgen (figure

2.1a) a observé un phénomène de fluorescence lors de ses expériences sur le rayonnement catho-
dique avec des tubes de Crookes, marquant la découverte d’un nouveau rayonnement inconnu à
l’époque, qui l’a nommé rayonnement "X", [7]. Le 22 décembre de la même année, Röntgen a
realisé la première radiographie de l’histoire ; c’était celle de la main d’Anna Bertha Röntgen,
son épouse (figure 2.1b). Cette première image radiologique qui montre l’ombre de l’os de la
main avec son alliance a annoncé la naissance de la radiologie, et donc de l’imagerie médicale.

Le résultat révolutionnaire de Röngten fut développé rapidement dans des centres de re-
cherche et dans des cliniques radiologiques. Deux ans plus tard après cette découverte, la ra-
diologie commença à être enseignée dans les facultés de médecine européennes. Avec les an-
nées, beaucoup d’améliorations ont été apportées à cette technique d’imagerie. Ainsi le mode
de détection a changé des capteurs numériques remplacent les films radiologiques. Ces perfec-
tionnements ont abouti à une réduction du temps d’exposition et à des doses de rayons X plus
faibles.

En 1972, les progrès dans le domaine de l’informatique avec entre autres l’arrivée des ordina-
teurs, ont permis à Godfrey Newbold Hounsfield de mettre au point le premier scanner médical,
ou tomodensitomètre X. Le terme "tomo" est une racine grecque, et signifie "coupe".

(a) (b)

FIGURE 2.1 : (a) : Wilhelm Conrad Röntgen (1845-1923). (b) : Premier cliché radiographique :
la main de Mme Anna Bertha Röntgen.

La tomodensitométrie consiste à acquérir plusieurs images X en tournant autour de l’objet à
étudier. Les images ainsi obtenus (ou projections) sont des images bi-dimensionnelles de l’objet
pour un angle donné, et sont utilisées pour reconstruire une image tri-dimensionnelle de l’objet
(figure 2.2).
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La tomodensitométrie n’a pas pu être appliquée dans les laboratoires de recherche dédiés
au petit animal à cause des limitations concernant la résolution spatiale. Les avancées techno-
logiques liées à la détection ont permis de pratiquer l’imagerie X au petit animal, tel que la
souris ou le rat. Cela a donné naissance à la micro-tomodensitométrie, et le premier système
micro-tomodensitométrique a été utilisé par Kujoory et col. en 1980 [8].

FIGURE 2.2 : Protocole d’acquisition.

2.2 Le petit animal
La compréhension du fonctionnement du corps humain, l’évolution de maladies, la décou-

verte de traitements et de vaccins peuvent prendre beaucoup d’années de travail minutieux en
utilisant une large gamme de techniques. Il existe un consensus scientifique mondial pour esti-
mer que les recherches utilisant les animaux sont essentielles pour le progrès médical. Le corps
vivant est un système complexe difficile à reproduire. Bien qu’on connaisse beaucoup d’infor-
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mations sur le corps vivant, il existe encore une grande partie ignorée. Les animaux partagent
avec les humains de nombreux points communs. En particulier, les souris partagent plus de 90%
de leurs gènes avec l’homme. Elles ont les mêmes organes, dans les mêmes endroits et avec les
mêmes rôles. La majorité de leur chimie de base, leur structure cellulaire et leur organisation
physique sont les mêmes que les nôtres. En plus, les souris présentent un taux de fertilité très
important à côté de leur faible coût de production. Pour ces raisons, la souris est considérée
comme étant un excellent modèle à utiliser dans les études des maladies humaines (études cé-
rébrales, cardiaques ou pulmonaires [9, 10] ainsi que dans les études concernant les effets des
nouveaux traitements pharmaceutiques [11, 12] ou l’étude de l’évolution des tumeurs [13]. Des
souris peuvent être modifiées génétiquement afin de développer des maladies bien définies [14].
Dans ce travail de thèse, nous avons utilisé des souris génétiquement modifiées pour qu’elles
présentent la maladie de la mucoviscidose afin de suivre l’évolution de la densité osseuse en
présence de cette maladie.

2.3 Production de rayons X
Les rayons X sont produits généralement dans des tubes appelés tube à rayons X. Ces tubes

contiennent une cathode chargée négativement, chauffée par un courant électrique favorisant
l’éjection des électrons vers une anode chargée positivement. L’interaction de ces électrons avec
l’anode donne naissance à des photons X dont le nombre est fonction de l’intensité de courant
appliqué à la cathode (figure 2.3). La quasi totalité de l’énergie perdue par les électrons lors de
leurs interactions avec la cible est transformée en chaleur (≈ 99 %) et une très faible proportion
(environ ≈ 1%) est responsable de la production des photons X. Ensuite, Les photons X émis
sortent du tube à travers une fenêtre de sortie correctement ajustée avec l’inclinaison de l’anode,
responsable de la direction d’émission des photons X. Ces photons possèdent des énergies allant
de zéro jusqu’à une valeur maximale qui correspond à la tension maximale appliquée entre la
cathode et l’anode. Donc le spectre en énergie des rayons X est un spectre polychromatique
contenant des rayons de faibles énergies appelées rayons X mous (E < 10 keV), et d’autres de
plus grandes énergies appelées rayons X durs (E > 10 keV).

2.3.1 Accélération des électrons

Indépendemment du type du tube à rayons X utilisé, la production de ces rayons se fait
de la même manière : bombardement d’une cible avec un faisceau d’électrons accélérés. La
génération des électrons se fait en chauffant un filament métallique (la cathode) en forme de
spirale par l’application d’un courant électrique, ce qui fait éjecter des électrons . Ensuite ces
électrons sont accélérés par un champ électrique créé par l’application d’une forte différence de
potentiels entre la cathode et la cible à bombarder (l’anode). Arrivant à très grande vitesse, les
électrons entrent en collision avec la cible avec une énergie cinétique T0, fonction de la tension
U de l’accélérateur appliquée :
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FIGURE 2.3 : Schéma illustrant le principe de fonctionnement d’un tube à rayons X

T0 = eU =
1

2
mv2 (2.1)

où e est la charge de l’électron, m sa masse et v sa vitesse.

2.3.2 Interaction des électrons avec la cible

Après la génération des électrons accélérés, ces électrons bombardent la cible et interagissent
avec ses atomes. Cette interaction donne lieu à deux phénomènes majeurs responsables de la
production de deux types de rayonnement X : le rayonnement de freinage ou "Bremsstrahlung",
et les rayons X caractéristiques (figure 2.4). Le spectre X résultant émis est une distribution
continue en énergie avec des pics correspondants aux raies caractéristiques de la cible (figure
2.5).

"Bremsstrahlung"

Le "Bremsstrahlung" est l’appellation allemande du mécanisme d’émission des rayonne-
ments dus au freinage des électrons lors de leur passsage à proximité des noyaux des atomes
cibles, ou une interaction coulombienne se produit entre l’électron chargé négativement et le
noyau chargé positivement. Cette interaction électrostatique cause la déviation de la trajectoire
des électrons ce qui entraîne leurs pertes d’énergie traduites par l’émission des rayonnements
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FIGURE 2.4 : A gauche : émission des rayonnements de freinage X lors du passage de l’électron
à proximité du noyau. A droite : émission des photons X suite à une désexcitation électronique
dans l’atome cible.

X appelés rayonnement de freinage. L’énergie de ces photons X émis dépend de la distance qui
sépare l’électron incident et le noyau cible. Par conséquent, le spectre en énergie des photons
émis est un spectre continu, dont l’énergie maximale est égale à l’énergie cinétique de l’électron
incident qui s’arrête complètement et la totatilité de son énergie est émise sous forme de photons
X.

Raies caractéristiques

Dans le cas où l’électron incident entre en collision avec un électron dans le nuage électro-
nique des atomes de la cible. Ce dernier est expulsé à l’extérieur de l’atome et sa place devient
vacante. Un réarrangement électronique se produit et un électron d’une couche supérieure oc-
cupe cette place vacante. Cette transition est accompagnée d’une émission d’un photon X dont
l’énergie est égale à la différence des énergies caractéristiques des deux niveaux d’énergie. Sui-
vant les couches des électrons expulsés et celles des couches des électrons remplaçants, les raies
caractéristiques X sont émises avec les énergies correspondantes.

2.4 Interactions des photons X avec la matière
Le signal obtenu dans les images radiographiques en examinant un échantillon, est le résultat

des interactions subies par les photons X sortant du tube, traversant le sujet examiné et arrivant au
détecteur. En effet, lors de sa pénétration dans l’objet, le flux de rayons X est susceptible d’être
modifié en intensité (atténuation) et en direction (diffusion). Pour les gammes d’énergies des
photons utilisées dans le domaine de l’imagerie diagnostique (entre 20 et 150 keV), on distingue
trois types d’interactions des rayons X avec la matière : l’effet photoélectrique, l’effet Compton
et l’effet Rayleigh. Un autre effet à ajouter aux effets déja cités, est la création des paires qui se
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FIGURE 2.5 : Spectre d’émission des photons X : Superposition du spectre continu et des raies
caractéristiques.

produit avec des photons incidents ayant une énergie de plusieurs MeV. L’importance relative
de ces mécanismes physiques est fonction de l’énergie des photons incidents et de la nature de
la matière traversée caractérisée par son numéro atomique (figure 2.6). Ces effets sont détaillés
dans les paragraphes suivants.

FIGURE 2.6 : Dominance relative des interactions en fonction de l’énergie des photons X et du
numéro atomique Z de la matière traversée.
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2.4.1 Effet photoéléctrique

En se propageant, les photons X entrent en collision avec les électrons des atomes de la
matière traversée. Lorsque toute l’énergie E0 du photon incident est transférée à l’atome avec
lequel l’interaction s’est produite, ce dernier sera éjecté de sa couche avec une certaine énergie
cinétique égale à Ee = E0 − El, où El est l’énergie de liaison de l’électron. On parle alors de
l’effet photoélectrique. Cet effet est prédominant pour des photons de faible énergie et pour des
Z élevés.

FIGURE 2.7 : Schéma représentant l’effet photoélectrique.

2.4.2 Effet Compton

Lorsque le photon incident d’énergie E0 entre en collision avec un électron appartenant aux
couches externes et donc faiblement lié à son atome, une partie de son énergie est transférée à
l’électron qui sera éjecté avec une certaine énergie cinétique, et le photon sera diffusé dans une
direction faisant un angle θ avec la direction du photon incident avec une énergie E ′ donnée
par :

E
′
=

E0

1 + ε(1− cos θ)
(2.2)

où

ε =
E0

mec2
(2.3)

avec me, la masse de l’électron et c, la vitesse de la lumière. Cet effet a été nommé effet
Compton en nom du physicien americain Arthur Compton qui l’a découvert.
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FIGURE 2.8 : Schéma représentant l’effet Compton.

2.4.3 Effet Rayleigh

Dans le cas où le photon incident X entre en collision élastique avec un électron lié sans
perdre de l’énergie, on parle d’une diffusion cohérente ou diffusion Rayleigh. Cet effet est im-
portant à angles faibles, et devient de plus en plus négligeable au fur et à mesure que l’angle
devient important.

FIGURE 2.9 : Schéma représentant l’effet Rayleigh.
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2.5 Atténuation du flux X
La pénétration des photons dans la matière est statistiquement dominée par la probabilité

d’interaction par unité de longueur. Cette probabilité µ s’appelle le coefficient d’atténuation li-
néaire dont la dimension est l’inverse de la longueur (cm−1). Le coefficient d’atténuation linéaire
dépend de l’énergie des photons et de la matière. Lorsque N0 photons monochromatiques tra-
versent une épaisseur x donnée, une partie de ces photons subit des interactions avec la matière
soit sous forme d’une diffusion soit sous forme d’une absorption dans le matériau. L’autre partie
N(x) traverse l’épaisseur sans aucune interaction et le nombre d’interactions dN subi dans une
épaisseur dx s’écrit :

dN = −µNdx (2.4)

Cette équation, connue sous le nom de la loi de Beer-Lambert [15, 16] peut s’écrire sous la
forme :

N(x) = N0 exp(−µx) (2.5)

Le rapport N(x)/N0 représente la probabilité de transmission d’un faisceau de photons à tra-
vers une épaisseur x d’un matériau donné. Autrement dit, ce rapport est la probabilité que les
photons traversent une distance x d’un matériau donné sans subir aucune interaction. Les coeffi-
cients d’atténuations linéaires peuvent être mesurés en utilisant un système de détection comme
indiqué dans la figure 2.10. Un détecteur de dimension d est situé à une distance R du matériau
absorbant (R >> d). Cette condition s’appelle la géométrie du faisceau étroit.

FIGURE 2.10 : Mesure du coefficient d’atténuation linéaire avec des faisceaux étroits.

En utilisant l’équation 2.5, le coefficient d’atténuation linéaire est calculé par la mesure de
N(x)/N0 pour chaque épaisseur x.
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Le coefficient d’atténuation linéaire est la somme des contributions de tous les processus
physiques empêchant l’arrivée des photons du faisceau étroit au détecteur :

µ = τ + σCo + σRa + κ (2.6)

où τ , σCo, σRa et κ représentent les contributions des effets photoélectriques, Compton, Rayleigh
et la création de paire respectivement. Le coefficient d’atténuation linéaire est le produit de la
densité atomique NA par la section efficace atomique totale σA :

µ = NA σA (2.7)

Le nombre d’atomes NA par cm3 est donné par ρNav/A pour un élement de masse atomique A,
où ρ est la masse volumique et Nav est le nombre d’Avogadro :

µ

ρ
=
NavσA
A

(2.8)

Le terme µ
ρ

représente le coefficient d’atténuation massique et est exprimé en (cm2/g−1). Pour
un matériau composé de plusieurs éléments, le coefficient d’atténuation massique est obtenu en
additionnant les contributions de tous les éléments des molécules du composé considéré :

µ

ρ
=
Nav

A

∑
j

f jσjA (2.9)

où f j est le nombre d’atomes de l’élément j dans la molécule et σjA est la section efficace
atomique correspondante.

2.6 Description de notre système d’imagerie
Notre système de micro-tomodensitomètre (micro-CT) fait partie d’une plate-forme d’ima-

gerie multimodale dédiée au petit animal de laboratoire, AMISSA ("A multimodality Imaging
system for small animal"). Cette plate-forme a pour but de répondre aux différents besoins de
la biologie. Elle combine deux autres modalités d’imagerie à côté du micro-CT ; un micro-
tomographe à émission monophotonique (µTEMP) et un micro-tomographe à émission de po-
sitons (µTEP). La combinaison entre ces différentes modalités d’imagerie est très importante
au niveau de l’information obtenue. Le micro-CT fournit des informations morphologiques de
l’animal permettant l’étude de son anatomie. Alors que les deux autres modalités (le µTEMP
et le µTEP) sont des techniques d’imagerie fonctionnelle permettant l’étude des processus bio-
chimiques et physiologiques afin de comprendre la fonction des différents organes de l’animal.
Grâce à cette combinaison entre ces différentes modalités, une fusion des images fait de l’infor-
mation anatomique donnée par le micro-CT (concernant la structures des organes, la forme, les
limites, ...) un bon repère pour la localisation des informations fonctionnelles.
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FIGURE 2.11 : Tube à rayons X : L9181-02, HAMAMATSU.

2.6.1 Tube à rayons X
Le tube à rayons X que nous utilisons est le L9181-02 (figure 2.11), fabriqué par HAMA-

MATSU. Il comporte une anode en tungstène, et une fenêtre de Beryllium de 200 µm d’épais-
seurs ainsi qu’une fenêtre de sortie d’Aluminium de 0,5 mm. L’angle d’émission maximale est
de 45 ◦. Ce tube à rayons X peut fonctionner pour différentes tensions allant de 20 kV à 130 kV
et des intensités variant entre 0 et 300 µA. La taille du foyer varie de 5 microns (à 4 W) à 40
microns (à 39 W).

La condition optimale pour le choix de l’énergie est donnée par Grodzins en 1983 [17] selon
la relation :

µ(E)×D = 2 (2.10)

où D est le diamètre de l’objet imagé et µ(E) est le coefficient d’atténuation linéaire du matériau
considéré à l’énergie E. Cette relation est basée sur un modèle statistique de comptage des
photons en tomodensitométrie X [18]. Ce qui permet de choisir l’énergie optimale du spectre X
utilisé ainsi qu’un temps d’exposition minimal.

Dans nos travaux, nous allons travailler avec une tension de 40 kV qui est équivalente en
terme de spectre d’énergies à une énergie maximale de 40 keV et d’une énergie moyenne de 22
keV environ. Cette gamme d’énergie est considérée comme étant la gamme d’énergies optimale
pour notre système tomodensitométrique X. En effet, une énergie de 22 keV correspond à un
coefficient d’atténuation massique de l’eau de 0.722 cm2/g (NIST 1) ce qui correspond selon

1. http ://www.nist.gov/pml/data/xcom/index.cfm
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l’équation 2.10 à une distance D de 2.77 cm qui est de l’ordre des dimensions du petit animal.
Avec cette tension, nous utilisons un courant de 200 µA favorisant une faible dose imposée

à l’animal imagé d’environ 15,4 cGy 2 .

2.6.2 Détecteur
La détection des rayons X est une étape importante en tomodensitométrie X comme en

radiologie classique. Elle permet d’obtenir une image radiologique qui sera prétraitée et utilisée
dans la procédure de reconstruction pour aboutir à une image tridimensionnelle de l’objet. Les
rayons X arrivant au détecteurs et portant l’information de l’atténuation des matériaux traversés
doivent être convertis en un signal électrique prêt à être analysé et traité. Les capteurs à rayons
X les plus utilisés en tomodensitométrie et en micro-tomodensitométrie sont en général des
capteurs plans pixelisés et peuvent être classés suivant leur type de conversion :

1) Conversion directe : c’est quand il s’agit de la conversion des rayons X en un signal
électrique directement. Cela se fait normalement à travers une couche d’un matériau semi-
conducteur (comme le Sélenium amorphe, a-Se par exemple).

2) Conversion indirecte : comme son nom l’indique, c’est quand la conversion des rayons X
se fait à travers une couche intermédiaire qui permet de transformer les photons X en photons lu-
mineux. Cette couche est en général superposée à un photodétecteur tel que des capteurs CMOS,
les photodiodes à Silicium amorphe ou les caméras CCD. La couche scintillante intermédiaire
doit avoir un numéro atomique Z très élevé et une densité très élevée aussi afin d’absorber le
plus grand nombre possible de photons. La couche scintillante peut être fabriquée à partir d’un
matériau amorphe comme le Gd2O2S connu avec son nom commercial le GSO, ou bien à partir
des matériaux cristallins comme l’iodure de cesium (CsI). Les scintillateurs fabriqués à partir du
CsI sont considérés comme étant plus performants en terme de sensibilité et de résolution que
les scintillateurs fabriqués à base de GSO [19]. Pour améliorer ses propriétés de conductivité,
le cristal est dopé avec des impuretés comme le thallium (Tl). Le tableau 2.1 montre quelques
caracteristiques du CsI(Tl).

Densité (g/cm3) Rendement lumineux (Photons/MeV) Temps de décroissance (ns)
4.51 52000 900

TABLE 2.1: Les caractéristiques du CsI(Tl).

La détection des photons X dans notre micro-tomodensitomètre se fait grâce au capteur
C7942CA-22 (Figure 2.12 ) fabriqué à partir de la technologie CMOS et commercialisé par
la société HAMAMATSU. Ce capteur comporte un filtre d’aluminium de 1 mm et une couche
scintillante d’iodure de césium dopé au thallium CsI (Tl) de 200 µm d’épaisseur. Cette couche
de CsI est superposée à une couche pixelisée de silicium amorphe et permettant de détecter les
photons lumineux ainsi convertis pour aboutir au signal final détecté. Cette couche scintillante

2. La dose létale pour une souris est de 4,5 Gy corps entier
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FIGURE 2.12 : Une photographie du capteur à rayons X.

a une structure en aiguilles qui permet de canaliser les photons optiques vers la couche de Sili-
cium ce qui réduit la dispersion optique à la sortie du scintillateur et réduit la perte des photons
lumineux. Ce capteur comporte 2400 × 2400 pixels actifs sur une surface de 120 × 120 mm2

soit un pixel carré de 50 microns de côté.

2.7 Reconstruction de l’image
La reconstruction permet à partir des projections bi-dimensionnelles acquises de détermi-

ner la forme tridimensionnelle de l’objet imagé. On distingue deux approches dans le domaine
de la reconstruction tridimensionnelle : L’approche analytique et l’approche algébrique. Les mé-
thodes analytiques sont caractérisées par leur rapidité en terme de temps de reconstruction tandis
que les méthodes algébriques sont beaucoup plus lentes. Cependant, l’utilisation de machines de
calcul puissantes permet de réduire énormement le temps de reconstruction. Les méthodes algé-
briques se caractérisent par la possibilité d’inclure des méthodes de correction des phénomènes
physiques dans le processus de la reconstrution.

En 1917, Radon a décrit le principe de la tomographie qui consiste à reconstruire la géomé-
trie d’un objet à travers un ensemble de projections à différents angles [20, 21]. La figure 2.13
illustre une projection d’un objet pour un angle d’inclinaison θ. L’expression de la projection est
donnée par la transformée de Radon à 2D selon la relation suivante :

p(θ, t) =

∫ +∞

−∞
f(x, y) ds (2.11)

En utilisant une fonction δ de Dirac, on peut écrire :
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p(θ, t) =

∫ +∞

−∞

∫ +∞

−∞
f(x, y)δ(x.cosθ + y.sinθ − t) dxdy (2.12)

où f(x, y) est une fonction bidimensionnelle qui représente une coupe de l’objet, θ est
l’angle de projection et t est l’abscisse de la ligne de réponse qui relie la source au détecteur
et qui est égale à zéro au centre de rotation (t = xcosθ + ysinθ). La reconstruction de l’image
correspondante à l’objet image n’est que la détermination de la fonction f(x, y) pour toutes
les coupes. En tomodensitométrie X, cette fonction f est la cartographie tri-dimensionnelle du
coefficient d’atténuation linéaire µ(x, y, z) des matériaux de l’objet imagé.

FIGURE 2.13 : Projection d’un objet avec un angle d’inclinaison θ.

Donc le problème de reconstruction tomographique consiste à inverser la transformée de
Radon et donc d’estimer f(x,y) à partir de p(θ, t). La méthode la plus courante est la rétropro-
jection filtrée. L’idée de la rétroprojection est d’épandre sur la portion de plan les valeurs de la
projection d’une manière uniforme (figure 2.14) selon l’équation :

f ∗(x, y) =

∫ 2π

0

p(θ, t) (2.13)

Néanmoins, en épandant les projections pour les différents angles, des artefacts en étoiles ap-
paraissent et déforment énormement le résultat souhaité. Par conséquence, il est impossible
d’obtenir une image correcte avec une simple rétroprojection.

2.7.1 Théorème de la coupe centrale
Tout signal peut être représenté dans un domaine fréquentiel (l’espace de Fourier) comme

montré dans la figure 2.15. Cette représentation permet de faciliter la manipulation du signal
(application de filtres, correction du signal...).
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FIGURE 2.14 : Epandage de la projection : Rétroprojection.

La transformée de Fourier P (ν, θ) de la projection donnée dans l’équation 2.11 s’écrit :

P (ν, θ) =

∫ +∞

−∞
p(t, θ).e−i2πνtdt (2.14)

En remplaçant l’expression de l’équation 2.11 dans l’équation 2.14, P (ν, θ) devient :

P (ν, θ) =

∫ +∞

−∞
[

∫ +∞

−∞
f(x, y) ds].e−i2πνtdt (2.15)

En posant νx = νcosθ et νy = νsinθ, nous pouvons écrire :

P (ν, θ) =

∫ +∞

−∞

∫ +∞

−∞
f(x, y).e−i2π(νx.x+νy .y)dxdy (2.16)

P (ν, θ) = F (νx, νy)νy=0 (2.17)

Donc la transformée de Fourier d’une projection d’inclinaison θ correspond dans l’espace de
fréquence spatiale à la transformée de Fourier de l’image et ayant un angle d’inclinaison θ
avec l’axe des abscisses. Cette méthode permet de reporter les valeurs de projections dans le
plan fréquentiel et une transformée de Fourier inverse permet de reconstruire la coupe consi-
dérée. Cependant, le nombre de projections limité induit un remplissage imparfait dans le plan
fréquentiel et crée des zones vides surtout dans la région des hautes fréquences qu’il faut par
conséquent remplir par interpolation. Comme le calcul des transformées de Fourier et le calcul
des interpolations nécéssitent un temps de calcul très long, une autre méthode plus pratique est
utilisée.
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FIGURE 2.15 : Relation entre la transformée de Fourier d’une projection et la transformée de
Fourier d’un objet pour une ligne d’inclinaison θ.

2.7.2 Rétroprojection filtrée
La transformée de Fourier inverse à partir de l’espace fréquentiel peut s’écrire :

f(x, y) =

∫ +∞

−∞

∫ +∞

−∞
F (νx, νy).e

−i2π(νx.x+νy .y)dνxdνy (2.18)

Le théorème de la coupe centrale nous permet d’écrire :

f(x, y) =

∫ +∞

−∞

∫ +∞

−∞
P (ν, θ).e−i2π(νx.x+νy .y)dνxdνy (2.19)

Comme ν =
√
ν2
x + ν2

y et t = xcosθ+ysinθ, un changement de variables nous permet de passer
de dνx dνy à ν dν dθ (en calculant le Jacobien de la transformation). L’équation 2.19 devient :

f(x, y) =

∫ π

0

∫ +∞

−∞
P (ν, θ)|ν|.e−i2π(ν)tdνdθ (2.20)

L’intégrale
∫ +∞
−∞ P (ν, θ)|ν|.e−i2π(ν)tdν représente la transformée de Fourier inverse de la trans-

formée de Fourier de la projection multipliée par la |ν|. Cette quantité s’appelle une projection
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filtrée p∗(t, θ). Par conséquence, il est possible de reconstruire f(x, y) en faisant une rétropro-
jection des projections filtrées :

f(x, y) =

∫ π

0

p∗(t, θ)dθ (2.21)

Dans notre étude, les images sont reconstruites à l’aide d’un algorithme de reconstruction appelé,
l’algorithme de Feldkamp [22] qui est basé sur la rétroprojection des projections filtrées et qui
tient compte de la géométrie conique des faisceaux de X.

FIGURE 2.16 : Procédure de prétraitement des données brutes.

2.8 Protocole d’acquisition
L’acquisition s’effectue en faisant tourner le couple tube X-détecteur autour de l’objet ou

l’animal posé sur le lit d’un tour complet (360◦). Lors de ce tour, 768 images radiologiques
sont acquises. Ces images sont appelées données brutes et représentent le signal transmis à
travers l’objet et détecté par le capteur. Les données brutes sont ensuite corrigées et converties
en "données log" (le logarithme du rapport des intensités transmises et des intensités incidentes)
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appelées "projections" ou "atténuations". La procédure de correction des données brutes jusqu’à
la reconstruction est illustrée dans le schéma de la figure 2.16.

La correction des intensités des images radiologiques mesurées se fait en plusieurs étapes : la
première étape est la correction des pixels morts, qui consiste à déterminer les pixels défectueux
dans le capteur et les corriger grâce à une interpolation des valeurs des pixels qui les entourent.
La deuxième est l’acquisition d’une projection à plein flux c.à.d. sans objet afin de pouvoir
calculer le rapport entre le signal détecté et le signal à plein flux. Une autre étape est la détermi-
nation du courant d’obscurité qui consiste à faire une acquisition sans source afin d’enregistrer
le bruit pour tous les pixels du capteur pour le soustraire du signal transmis et du signal à plein
flux lors du calcul de la valeur de la projection. Une fois les valeurs de projections calculées, les
projections corrigées sont alors utilisées dans le processus de reconstruction. Les figures 2.17a
et 2.17b montrent une projection d’une souris avant et après prétraitement respectivement.

(a) (b)

FIGURE 2.17 : (a) : Une projection brute d’une souris obtenue lors de l’acquisition tomogra-
phiques. (b) : Une projection prétraitée (convertie en données "log") et corrigée des pixels morts.

2.9 Artefacts
Les images CT reconstruites sont susceptibles d’avoir différents artefacts. Quelles que soient

leurs origines, ces artefacts dégradent la qualité des images obtenues, et rendent le diagnostic
plus difficile et parfois erroné. Il existe plusieurs types d’artefacts en tomodensitométrie X qui
sont dus à différents facteurs et phénomènes tels que :

- Le durcissement du faisceau de X.
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- La diffusion des photons X.
- Le mouvement de l’animal.
- La géométrie du système (faisceau conique, tomodensitomètre hélicoïdal, ...).
Les mouvements de l’animal tels que le mouvement respiratoire et le mouvement cardiaque

peuvent aboutir à des images floues avec un contraste dégradé dans les régions où ont lieu les
déplacements. L’utilisation de scanners X plus rapides permet de réduire les artefacts dus au
mouvement cardiaque en imageant le cœur pendant la diastole [23]. Les artefacts dus à des
mouvements rigides (mouvements de tête, des pieds,...) peuvent être réduites en utilisant des
techniques de reconstruction spécifiques [24]. Le mouvement respiratoire peut aussi être estimé
et corrigé avec des rotations lentes autour du patient ou de l’animal [25]. Une technique qui
permet de contourner le problème du mouvement de l’animal basée sur l’utilisation d’un trigger
sur la respiration a été mise en place dans le groupe Imabio. Cette technique permet d’effectuer
les acquisitions dans des intervalles de temps assurant le même positionnement des poumons.
Les artefacts dus à la géométrie conique du système micro-CT deviennent plus importants avec
l’augmentation des angles d’émission et deviennent négligeables en s’approchant au centre du
capteur.

Le durcissement de faisceau est un phénomène physique dû à la polychromaticité du spectre
X où les photons X ne sont pas attenués de la même manière en traversant l’objet ou l’ani-
mal. Plus l’atténuation est importante, comme dans le cas des os, plus les artefacts apparaissent.
D’autres part, la diffusion des rayons X dans l’animal, si elle n’est pas corrigée, introduit des
erreurs au niveau des valeurs des signaux détectés si elle n’est pas prise en compte et est éga-
lement à l’origine de l’apparition des artefacts dans les images reconstruites. Ces deux méca-
nismes produisent des lignes sombres (figure 2.18) dans l’image entre les régions denses de
forte atténuation comme les os et causent une non-homogenéité dans les valeurs de niveau de
gris (figure2.19) connue par le nom de l’artefact du "cupping".

Dans notre travail de thèse, nous allons nous intéresser à la correction des artefacts dus
à ces deux derniers phénomènes physiques : le durcissement du faisceau et la diffusion des
photons X afin de corriger les valeurs des coefficients d’atténuations linéaires reconstruites et
par conséquence obtenir des résultats plus précis en ce qui concerne les mesures de masse et de
densité minérale osseuses mesurées sur des souris à partir des images CT reconstruites.

FIGURE 2.18 : Une image montrant l’artefact des lignes sombres.
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FIGURE 2.19 : L’artefact de cupping : variation du niveau de gris pour un matériau homogène.
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3.1 Introduction : durcissement de faisceau
Les photons X émis par la source sont de nature polychromatique et sont distribués sur une

gamme d’énergie comprise entre 0 et l’énergie maximale définie par la tension de tube appli-
quée. En traversant la matière, les photons X ne sont pas atténués de la même manière. D’autre
part, la variation de l’atténuation pour la plupart des matériaux est une fonction décroissante
de l’énergie. Ce qui signifie que les photons de faibles énergies sont plus atténués que les pho-
tons d’énergies supérieures. Dans ce cas, le faisceau arrivant au détecteur contient des rayons
X durs, alors que les rayons X mous (de faibles énergies) sont quasiment tous absorbés, d’où
l’appellation "durcissement de faisceau". Par conséquent la relation linéaire entre le logarithme
du rapport de l’intensité incidente et l’intensité atténuée avec la distance traversée n’est plus
valable. Dans la reconstruction CT, nous ne tenons pas compte de cette polychromaticité, et les
données sont traitées comme si nous avons un spectre monochromatique. Ce qui se traduit dans
les images reconstruites par l’apparition d’artefacts. La présence de certains artefacts peut dé-
tériorer la qualité des images reconstruites, ce qui affecte négativement les études anatomiques
qualitatives et quantitatives. Dans notre cas, où nous nous intéressons à l’étude de l’évolution
de la masse osseuse des souris et qui sera calculée à partir des images reconstruites, l’élimina-
tion des artefacts est importante si nous souhaitons avoir des mesures plus précises des masses
minérales osseuses.

L’importance de la correction de ces artefacts se reflète par le grand nombre de publications
concernant ce sujet [26] [27] [28] [29] [30] [31]. Dans ce chapitre nous expliquons l’origine
de l’effet du durcissement de faisceau, puis nous citons les différentes méthodes de correction
existantes ainsi que la méthode choisie pour la correction des images. A la fin, nous montrons
les résultats concernant cette méthode de correction et leurs apports sur les images corrigées.
Nous précisons également comment les corrections appliquées au niveau des images peuvent
affecter les valeurs de densités minérales osseuses calculées.

3.2 Cas d’un spectre monochromatique
Supposons qu’on dispose d’une source monochromatique X qui émet des photons à une

énergie E. Lorsque ces photons traversent la matière d’une distance d, ils sont atténués selon la
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loi de Beer-Lambert :

I = I0.exp(−µE × d) (3.1)

où I est le signal atténué et détecté et I0 est le signal incident.
Et la projection monochromatique s’exprime par :

Pmono = −ln I
I0

= µE × d (3.2)

où µE est le coefficient d’atténuation linéaire de la matière traversée à l’énergie E. Comme
l’indique l’équation précédente, la relation entre l’atténuation (c.à.d le logarithme) et la distance
traversée est linéaire.

FIGURE 3.1 : L’atténuation simulée des photons X pour différentes épaisseurs de PMMA pour
un faisceau monochromatique ayant une énergie de 22 keV.

Dans l’exemple de la figure 3.1, l’atténuation est représentée en fonction de la distance tra-
versée par les photons X. Le matériau simulé est le plexiglas, et l’énergie du faiseau était fixée
à 22 keV. Comme indique l’équation 3.2, la pente de cette droite n’est autre que le coefficient
d’atténuation linéaire du plexiglas à 22 keV, et qui est égal à 0.567 cm−1. Cette valeur est tout à
fait égale à la valeur du coefficient d’atténuation massique µ/ρ du plexiglas pour une énergie de
22 keV et qui vaut 0.477 cm2/g (NIST), multipliée par la masse volumique ρ du plexiglas (1.19
g/cm3).
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3.3 Cas d’un spectre polychromatique
Dans notre cas, le spectre d’émission des rayons X est polychromatique. Par conséquent,

l’équation 3.1 n’est plus valable puisque le coefficient d’atténuation linéaire est fonction de
l’énergie des photons X. L’intensité des photons atténués après avoir traversé une distance l peut
s’écrire de la façon suivante :

I =

∫ Emax

0

S(E)D(E)exp(−
∫ l

0

µ(x, y, E) dl) dE (3.3)

où
∫
S(E)D(E)dE représente l’intensité du spectre détecté à plein flux sans objet, avec

S(E) l’intensité pour l’énergie E, D(E) est l’efficacité de détection du capteur à l’énergie E et
µ(x, y, E) est le coefficient d’atténuation linéaire au point de coordonnées (x, y) pour l’énergie
E. Donc l’expression de la projection polychromatique devient :

Ppoly = −ln(

∫ Emax

0
S(E)D(E)exp(−

∫ l
0
µ(x, y, E) dl) dE∫ Emax

0
S(E)D(E) dE

) (3.4)

Comme l’atténuation dépend de l’énergie, et n’est pas pareille pour toutes les énergies du
spectre d’émission utilisé en micro-CT, la valeur de projection polychromatique ne varie pas
linéairement avec les distances traversées par les photons X.

FIGURE 3.2 : Le coefficient d’atténuation massique µ/ρ en fonction de l’énergie pour le tissu
mou (à gauche) et pour l’os compact ou lamellaire (à droite) (d’après le NIST).

La figure 3.2 montre la variation du coefficient d’atténuation en fonction de l’énergie pour le
tissu mou et pour l’os lamellaire. Pour la plupart des matériaux, que ce soit des éléments simples
ou des matériaux composés, l’atténuation est une fonction décroissante de l’énergie (pour des
énergies inférieures au MeV). En effet, lors du passage des photons X à travers les matériaux,
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le spectre sera atténué et modifié d’une manière non linéaire. Cette modification de spectre
est caractérisée par l’absorption des photons de faibles énergies. Donc le spectre qui arrive au
capteur et qui sera détecté par la suite pour aboutir au signal final est un spectre riche en photons
X durs. Dans le but de mieux comprendre ce phénomène et afin de pouvoir visualiser l’effet de
durcissement de faisceau, on a simulé analytiquement le système micro-CT (figure 3.3).

FIGURE 3.3 : Simulation analytique en utilisant le modèle TBC d’un spectre X détecté sans
atténuation (en noir) et avec atténuation par une épaisseur de 5 cm de PMMA (en rouge).

Cette simulation est divisée en deux parties : la première est la simulation du tube à rayons
X, donc la génération des photons, et la deuxième est la détection de ces photons lors de leurs
parcours entre la source et le capteur. Il existe plusieurs modèles analytiques pour la prédiction
du spectre X [32–36], ainsi que des modèles Monte Carlo [37–40] qui se basent sur le calcul
stochastique à travers des outils de simulation tels que MNCP4C et Geant4. Notre simulation de
la génération de rayons X a été faite en utilisant le modèle TBC (Tucker, Barnes and Chakra-
borty) [36]. Ce modèle est considéré comme un des modèles analytiques les plus fiables pour
la génération du spectre X, où l’atténuation des photons X dans la cible est prise en compte
ainsi que la génération des photons X à des profondeurs différentes dans la cible. La deuxième
partie de cette simulation est la détection des photons générés par le modèle TBC pour obtenir
le spectre détecté par le capteur et qui forme le signal final. Le spectre détecté est obtenu en
calculant pour chaque énergie du spectre émis le nombre des photons absorbés dans la couche
scintillante du capteur. (Pour plus de détails : voir Annexe 1).

Par conséquent, le durcissement du spectre à la sortie de l’objet se traduit par une augmenta-
tion de la valeur de l’énergie moyenne du spectre détecté. Ce qui en résulte une non-uniformité
au niveau des valeurs de coefficient d’atténuation linéaire reconstruites. Cette non-uniformité est
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FIGURE 3.4 : Le comportement non linéaire de l’atténuation des photons X simulée pour diffé-
rentes épaisseurs de Plexiglas pour un faisceau polychromatique ayant une énergie maximale de
40 keV.

connue sous le nom d’artefact de "cupping" («cupping artefacts» voir chapitre 2, figure 2.19).
Cet artefact devient plus visible avec des objets géométriques où on observe des régions plus
claires au bord des volumes par rapport au centre en niveau de gris. La figure 3.4 montre la
variation non linéaire de la distance parcourue par les photons X en fonction de l’atténuation
dans le cas d’un spectre polychromatique. Dans ce cas, I0 et I représentent les intégrales du
spectre détecté à plein flux et du spectre détecté et atténué par l’épaisseur de PMMA traversée
respectivement.

3.4 Méthodes de corrections

La correction de l’effet de durcissement de faisceau permet de réduire voir d’éliminer les
artefacts présents dans les images reconstruites. L’amélioration de la qualité des images obtenues
est très important dans le domaine médical, comme dans notre cas d’étude où on s’intéresse à
évaluer les masses minérales osseuses. Une telle étude ne peut être précise et fiable en présence
des artefacts qui peuvent modifier et donner les valeurs erronnées des coefficients d’atténuation
linéaire reconstruits et donc des valeurs des masses osseuses ainsi calculées. Les méthodes de
correction du durcissement de faisceau peuvent être classées en quatres classes : le filtrage [27,
41], la linéarisation [42] [43] [44], les méthodes à double énergies («dual-energy») [45], [46] et
la post-reconstruction [47] [48].
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3.4.1 Filtrage

L’utilisation des filtres consiste à placer un filtre (comme l’aluminium par exemple) devant
la source afin d’atténuer et même absorber les photons de faibles énergies. Ceci permet de durcir
le faisceau de photons émis par la source avant la détection afin d’avoir un spectre qui tend vers
le spectre monochromatique souhaité (figure 3.5). La procédure de filtrage permet de réduire les
artefacts de durcissement de faisceau mais ne les élimine pas complètement [27, 49]. Le point
faible de cette technique est que le nombre total des photons X est réduit, ce qui réduit le rapport
signal sur bruit. L’amélioration du rapport signal sur bruit nécessite un temps d’acquisition plus
grand, et donc une dose plus importante.

FIGURE 3.5 : Simulation des spectres X générés à 40 keV pour trois filtres d’aluminium d’épais-
seurs différentes.

3.4.2 Linéarisation

La linéarisation est une procédure de correction du durcissement de faisceau qui consiste
à corriger les projections polychromatiques en données monochromatiques. Cette correction se
fait généralement par des ajustements des courbes d’atténuations d’un matériau donné. L’ajus-
tement peut être polynomial ou bien basé sur d’autres modèles physiques [50]. L’ajustement des
données polychromatiques peut donner une idée sur l’aspect non linéaire spécifiquement au ma-
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tériau étudié. Cela permet une application d’une correction des projections polychromatiques,
en leur imposant un comportement linéaire en fonction des distances traversées.

3.4.3 Bi-énergie

Comme indique son nom, la méthode bi-énergie ou la méthode à double énergies (tensions),
est une technique de correction du durcissement de faisceau qui se base sur l’acquisition de deux
mesures à deux tensions d’accélérations des électrons. Cette technique part de l’hypothèse que
le coefficient d’atténuation linéaire est la somme des processus physiques impliqués. Dans notre
domaine d’énergie, les processus physiques les plus dominants sont l’effet photoélectrique et
l’effet Compton. Pour une énergie E, le coefficient d’atténuation linéaire peut être écrit comme
une combinaison linéaire de ces deux effets :

µ(x, y, E) ≈ ac(x, y)fKN(E) + ap(x, y)fp(E) (3.5)

où ac et ap sont les contributions Compton et photoélectrique respectivement pour la position
(x, y) et données par :

ac = k1
ρZ

A
(3.6)

ap = k2
ρZ4

A
(3.7)

où k1 et k2 sont des constantes de proportionalité, ρ est la masse volumique, Z est le nu-
méro atomique et A est la masse atomique. fKN est la fonction Klein-Nishina pour les photons
diffusés Compton et fp est une fonction qui représente l’absorption photoélectrique fp ≈ E−3.

L’acquisition à deux niveaux d’énergies différentes résulte en un système d’équations à ré-
soudre. Cette méthode nécessite deux acquisitions à deux tensions de tube différentes, donc une
dose double et au moins un temps d’acquisition double si nous ne disposons pas d’un système à
deux sources X.

3.4.4 Post-reconstruction

Une autre catégorie de méthodes de corrections du durcissement de faisceau est la post-
reconstruction. Cette méthode consiste à faire une première reconstruction de l’image pour
pouvoir générer des projections et avoir une estimation sur les distributions des matériaux qui
existent. La procédure de la post-reconstruction consiste à déterminer la différence entre les pro-
jections monochromatiques et polychromatiques pour estimer la quantité de correction exigée,
capable d’éliminer les artefacts. Cette méthode nécéssite une bonne connaissance du spectre X
utilisé ainsi que des informations sur les caractéristiques des différents matériaux tels que les
densités, les coefficients d’atténuation linéaires et le numéro atomique de chaque matériau.
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3.5 Méthode choisie

En 2008, Krumm et al. [51] ont proposé une méthode de correction de durcissement de fais-
ceau qui combine la linéarisation avec la post-reconstruction. Cette méthode prend en compte la
non-homogénéité présentée dans l’objet et utilise un algorithme de "ray tracing" qui permet de
calculer les valeurs de projections et les épaisseurs dans chaque matériau. Après une première
reconstruction de l’objet, les données polychromatiques calculées en fonction des épaisseurs
traversées dans chaque matériau forment un nuage de points qui sera ajusté par un hyperplan de
dimensionN égal au nombre de matériaux considérés. L’approximation des données monochro-
matiques est faite à partir de l’ajustement des données polychromatiques et en déterminant une
pente moyenne de l’atténuation de chaque matériau en fonction de l’épaisseur. Le passage de
données polychromatiques en données monochromatiques se fait dans la boucle de correction
et pour chaque pixel. Ceci peut ralentir la procédure de correction. De plus, le nombre de points
doit être suffisant pour chaque pixel afin de pouvoir ajuster correctement les données polychro-
matiques. Des méthodes itératives empiriques de correction de durcissement de faisceau ont été
publiées. Elles prennent en compte la non-homogénéité dans l’objet basée sur l’utilisation de
l’image et d’une série de projections et de rétroprojections pour aboutir itérativement aux va-
leurs de coefficients d’atténuations linéaires correctes [52]. En 2011, Van Gompel et al. [53] ont
proposé une méthode itérative de correction du durcissement de faisceau dans le but de mieux
déterminer les distances traversées dans chaque matériau, en simulant les intensités polychroma-
tiques et monochromatiques et en ajoutant la différence entre les deux intensités aux valeurs des
intensités mesurées. L’inconvénient majeur de cette méthode est que les valeurs reconstruites
n’ont pas une signification physique. Récemment Yang et al. [54] ont proposé une méthode
de correction basée sur la simulation des intensités polychromatiques et monochromatiques en
utilisant un algorithme de "ray tracing". La correction consiste à multiplier le rapport entre les
projections monochromatiques et polychromatiques par les projections mesurées.

Parmi les méthodes de correction du durcissement de faisceau déjà citées, la linéarisation
reste la méthode la plus simple à implémenter. Cette méthode a montré une très grande efficacité
pour des objets homogènes. Cependant, cette méthode devient de moins en moins efficace quand
il s’agit d’un objet à plusieurs matériaux. Cela est dû à l’approximation fait sur le signal obtenu
dans la projection est le résultat de l’atténuation du faisceau X par le même matériau. Dans cette
partie nous présentons une méthode expérimentale de correction du durcissement de faisceau
qui combine la méthode de linéarisation à une post-reconstruction. Une première reconstruction
de l’objet va nous servir à calculer les parcours des rayons X dans chaque matériau afin de
calculer les contributions de chaque matériau dans la valeur de la projection pour être corrigée
en utilisant les courbes d’atténuation correspondantes pour chaque matériau. Dans ce qui va
suivre nous profitons du fait que les tissus constituant le corps de l’animal sont connus et nous
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allons considérer qu’il est constitué de trois matériaux principaux : l’eau (ou tissu mou), l’os et
l’air. Cette méthode est similaire à celle de Krumm [51] en terme de linéarisation par matériau et
l’utilisation d’une première reconstruction de l’image sans avoir besoin de connaître le spectre X
utilisé. Cependant, le passage des données polychromatiques en données monochromatiques ne
se complique pas avec l’augmentation du nombre de matériaux qui fait augmenter la dimension
de l’hyperplan à ajuster [51] . Dans notre méthode, des courbes d’atténuations précalculées pour
chaque matériau seront faites expérimentalement une fois pour notre système micro-CT avec le
même voltage de tube. Ces courbes seront utilisées directement dans la procédure de correction
ce qui permettera de réduire le temps de correction.

3.5.1 Stratégie de la méthode

Comme la méthode de linéarisation ne prend pas en compte l’inhomogénéité présente dans
l’objet traversé par le faisceau de rayons X, cette méthode induit des erreurs dans le cas d’un ob-
jet à plusieurs matériaux. Pour cela, nous avons décidé d’effectuer une première reconstruction
de l’objet et d’utiliser l’image reconstruite en tant qu’objet afin de pouvoir estimer le parcours
des rayons X provenant de la source, passant par les différents matériaux dans l’objet et arrivant
au détecteur. Le calcul des distances parcourues dans l’objet se fait à l’aide d’un algorithme de
"ray tracing", et permet de calculer la contribution de chaque matériau dans la valeur de la pro-
jection totale pour chaque pixel. Les valeurs de projections calculées sont alors corrigées à l’aide
des courbes d’atténuation calculées hors-ligne pour chaque matériau avec les mêmes paramètres
du système d’imagerie (voltage du tube, intensité de courant ...).

3.5.2 La linéarisation

La procédure de linéarisation consiste à corriger le comportement non linéaire des signaux
détectés dans le capteur (figure 3.4) pour le rendre linéaire (figure 3.1) comme si le spectre
d’émission X utilisé était un spectre monochromatique. Cette technique de correction consiste à
effectuer des projections pour des épaisseurs différentes du même matériau que nous souhaitons
imager ou d’un autre matériau équivalent en terme de masse volumique (ρ) et de coefficient
d’atténuation massique (µ/ρ).

Les valeurs obtenues pour chaque pixel forment les courbes d’atténuations, et sont ajustées
par un polynôme de troisième degré [44]. Les paramètres d’ajustement ainsi obtenus sont utilisés
pour linéariser les valeurs de projections lors du processus de correction.

Les courbes d’atténuations

Comme mentionné précédemment, nous allons partir de l’approximation que le corps de
l’animal imagé est constitué du tissu mou (eau), d’os et d’air (poumons). Le pouvoir atténuant
de l’air presque nul nous permet de consacrer notre correction sur l’eau et l’os uniquement.
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Le PMMA (ρPMMA = 1.19 g/cm3), ayant une masse volumique et un coefficient d’atténua-
tion massique quasiment égaux à ceux de l’eau (ρEau = 1 g/cm3) et du tissu mou (ρT issumou
= 1.06 g/cm3), est considéré comme le matériau le plus proche et le plus pratique qui peut
remplacer le tissu mou. Pour cela, nous avons utilisé des plaques de PMMA de 12 x 12 cm2

couvrant tout le capteur de différentes épaisseurs dont la combinaison nous permet d’avoir une
série d’épaisseurs allant de 0 à 50 mm avec un pas de 2 mm.

FIGURE 3.6 : Conception des anneaux cylindriques conteneurs de poudre d’hydroxapatite
(Poudre en gris).

De même, afin d’obtenir les courbes d’atténuations de l’os, on a utilisé de la poudre d’hy-
droxyapatite ( Ca5(PO4)3OH2 ) comme étant le constituant majeur de l’os (70 % environ de la
composition osseuse). L’hydroxyapatite est largement utilisé comme un remplaçant de l’os dans
beaucoup d’études cliniques. Les mesures ont été faites sur une zone limitée du capteur de façon
à pouvoir étaler la poudre en gardant un tassement uniforme et une épaisseur de poudre égale
sur tout l’ensemble du capteur. Pour avoir des épaisseurs de poudre d’hydroxyapatite bien tassés
sur toute la région d’étude, nous avons conçu des conteneurs de poudre fabriqués de PVC (Le
polychlorure de vinyle) sous forme cylindrique d’épaisseurs variées de 0 à 14 mm avec un pas
de 2 mm (Figure 3.6). L’épaisseur maximale de 14 mm était choisie à cause des petits volumes
osseux dans la souris qui peuvent être traversés par les photons X. Ces conteneurs cylindriques
ont un diamètre de 8.4 cm qui permet de couvrir une surface de 55.38 cm2, soit 2215584 pixels
et qui représentent environ 46 % des pixels actifs du capteur.

Procédure de linéarisation (pour un objet homogène)

Comme l’indique son nom la linéarisation consiste à rendre la relation entre la valeur de
projection calculée et la distance parcourue dans l’objet linéaire. Tout d’abord, les projections
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P doivent être calculées pour chaque épaisseur et pour chaque pixel (u, v) selon la relation
suivante :

P (u, v) = Ln(
I0(u, v)− Idc(u, v)

I(u, v)− Idc(u, v)
) (3.8)

où I(u, v), I0(u, v) et Idc(u, v) représentent le signal atténué détecté dans le capteur, le signal à
plein flux et le courant d’obscurité pour le pixel (u, v) respectivement.

Les données polychromatiques Pp obtenues sont ensuite ajustées par un polynôme de troi-
sième dégré [43]. Cet ajustement permet d’exprimer la distance traversée d (en prenant en
compte l’inclinaison du rayon X pour chaque pixel (u, v) ) par les photons X en fonction de
la valeur de la projection calculée :

d = a.Pp + b.P 2
p + c.P 3

p (3.9)

où a, b et c sont les paramètres du polynôme d’ajustement.

FIGURE 3.7 : Les données polychromatiques simulées et leur ligne monochromatique corres-
pondante en fonction des épaisseurs de Plexiglas traversées.

Dans le cas idéal où le spectre est monochromatique, la relation entre la projection mono-
chromatique Pm et la distance traversée d par le faisceau de rayons X dans l’objet est la suivante :

Pm = Ln(
Im − Idc
Im0 − Idc

) = µ× d (3.10)

d = Pm ×
1

µ
(3.11)
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où µ est le coefficient d’atténuation linéaire correspondant à l’énergie du faisceau mono-
chromatique.

En utilisant les équations 3.9 et 3.11 on peut écrire :

d = Pm ×
1

µ
= a ·Pp + b ·P 2

p + c ·P 3
p (3.12)

Donc la projection polychromatique corrigée n’est autre que :

Ppcor = Pm = µ× [a ·Pp + b ·P 2
p + c ·P 3

p ] (3.13)

Pour de petites distances, d’après les données simulées, l’effet du durcissement du faisceau
est négligeable, et la variation de la distance en fonction des épaisseurs traversées par les rayons
X est quasiment linéaire. Cela nous permet de considérer que les projections polychromatiques
et les projections monochromatiques sont égales, Pm ≈ Pp, ce qui donne :

Pm ×
1

µ
= a ·Pm + b ·P 2

m + c ·P 3
m (3.14)

donc,
1

µ
= a+ b ·Pm + c ·P 2

m (3.15)

A une distance nulle, la projection monochromatique est aussi nulle. Il en résulte que :

1

µ
= a (3.16)

En remplaçant la valeur de µ par 1/a dans l’équation 3.13, l’expression de la projection
corrigée devient :

Ppcor =
1

a
× [a ·Pp + b ·P 2

p + c ·P 3
p ] (3.17)

Cette méthode de linéarisation a été développée dans la thèse de Khadija Leroux (ImaBio).
Donc en connaissant la valeur du paramètre a du polynôme d’ajustement on peut corriger les
données polychromatiques en données monochromatiques. Cette correction doit se faire pour
tous les pixels du capteur. Nous pouvons généraliser l’équation 3.17 en appliquant l’opérateur
F (Pp(u, v)) qui utilise pour chaque pixel (u, v) ses propres valeurs de paramètres d’ajustement
pour devenir :

F (Ppcor(u, v)) = Ppcor(u, v) =
1

a
× [a(u, v).Pp(u, v) + b(u, v).P 2

p (u, v) + c(u, v).P 3
p (u, v)]

(3.18)
avec,

µ =
1

a
=

N
N∑
i=1

a(u, v)

(3.19)
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Où 1
a

représente la valeur moyenne du coefficient d’atténuation linéaire pour les N pixels du
capteur. Cette valeur n’est autre que la pente de la droite dans le cas d’un faisceau monochroma-
tique (figure 3.1) et doit être la même pour tous les pixels afin de compenser la non-uniformité
de la réponse des pixels du capteur et de corriger les différentes valeurs de projections pour une
distance d donnée en une valeur de projection corrigée unique.

FIGURE 3.8 : Les données polychromatiques réelles et leur ligne monochromatique correspon-
dante en fonction des épaisseurs de PMMA traversées pour un pixel quelconque du capteur.

Cas du PMMA
Les projections polychromatiques réelles mesurées pour les différentes épaisseurs de PMMA

traversées par le faisceau de rayons X et la ligne monochromatique correspondante pour un pixel
quelconque du capteur sont montrées dans la figure 3.8. D’autre part, les figures 3.9a, 3.9b et 3.9c
montrent les distributions des paramètres d’ajustement obtenus pour les courbes d’atténuation
effectuées à l’aide des différentes plaques de Plexiglas. Ces distributions mettent en évidence la
non-uniformité de la réponse des pixels du capteur. Par conséquent, il sera important d’appliquer
l’opérateur de correction F (Ppcor(u, v)) de l’équation 3.18 qui utilise les paramètres a, b et c
propres pour chaque pixel.

Cas de la Poudre d’hydroxyapatite
A cause de la difficulté technique de pouvoir étaler la poudre tassée sur toute la surface du
capteur, les valeurs de projections obtenues pour chaque épaisseur de poudre ont été moyennées
sur cette zone de capteur étudiée. De même, les valeurs moyennées obtenues sont ainsi ajustées
par le polynôme de troisième degré (figure 3.10). Les paramètres d’ajustement obtenus sont
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(a) (b)

(c)

FIGURE 3.9 : Distribution des coefficients a, b et c (en mm) obtenus d’après les courbes d’atté-
nuation pour le PMMA sur l’ensemble des 2048x2350 pixels du capteur : a = 30.62± 0.48 mm,
b = 3.03 ± 1.02 mm, c = -0.70 ± 0.35 mm.

donnés dans la table 3.1 et vont être alors utilisés plus tard pour la correction pour tous les
pixels.

a b c
3.27 ±0.04 mm 1.43 ±0.05 mm 0.05 ±0.02 mm

TABLE 3.1: Les paramètres d’ajustement de la courbe d’atténuation moyenne de la poudre d’hy-
droxyapatite.
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FIGURE 3.10 : Courbe d’atténuation pour la poudre d’hydroxyapatite obtenue en moyennant les
valeurs de projections sur la même zone sélectionnée du capteur pour chaque épaisseur.

3.5.3 Le "ray tracing"
Le but de notre méthode de correction de durcissement de faisceau présentée dans ce travail

de thèse est de prendre en compte la présence des différents matériaux dans l’objet imagé. Pour
cela, on a developpé un algorithme de "ray tracing" qui permet de calculer pour une position
donnée de la source X et pour chaque pixel du capteur le parcours du faisceau des photons X à
travers l’objet.

Une première reconstruction de l’image est nécessaire et l’image reconstruite ainsi obtenue
va être utilisée comme étant l’objet lui même. L’algorithme de "ray tracing" permet de calcu-
ler les distances parcourues dans l’objet voxelisé, et permet également de savoir le contenu de
chaque voxel traversé (figure 3.11). Ces deux informations fournies par cet algorithme sont très
importantes pour la suite et nous permettent de calculer les valeurs de projections provenant de
chaque matériau présent dans l’objet en question.

3.5.4 Segmentation
Afin de pouvoir différencier les différents matériaux qui existent dans l’objet imagé, une

segmentation appliquée à l’objet voxelisé est nécessaire. La segmentation consiste à appliquer
des seuils globaux sur la valeur du contenu du voxel traversé par le faisceau de rayons X pour la
corriger selon ce contenu.

Dans notre étude, nous allons considérer que le corps du petit animal est composé de trois
matériaux principaux : l’air, le tissu mou (l’eau) et l’os. Pour déterminer les seuils entre les
matériaux, nous avons utilisé un cylindre vide (rempli d’air) contenant deux petits cylindres ;
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FIGURE 3.11 : Illustration de l’algorithme de ray tracing qui calcule les distances parcourues
dans les voxels traversés par les photons X.

le premier rempli d’eau et le deuxième de la poudre d’hydroxyapatite. Comme montré dans
la figure 3.12, la distribution des coefficients d’atténuation linéaire pour une zone reconstruite
contenant les deux petits cylindres avec les voxels d’air qui les entourent nous ont permis de
déterminer les seuils de séparation entre les trois matériaux qui figurent dans la table 3.2.

3.5.5 Correction

En utilisant les seuils globaux de séparation ainsi définis entre les matériaux considérés, les
valeurs de projection pour chaque matériau sont calculées grâce à l’algorithme de "ray tracing"

Seuil Air-Eau Seuil Eau-Os
0.009 mm−1 0.06 mm−1

TABLE 3.2: Seuils entre matériaux
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FIGURE 3.12 : Détermination des seuils de séparation air-eau (ligne verte) et eau-os (ligne bleue)
à partir d’une zone d’interêt dans l’objet reconstruit contenant les trois matériaux .

et sont exprimées par :

Ppk(u, v) =
M∑
l=1

µkl × dkl (3.20)

avec M , le nombre de voxels maximal correspondant au matériau k et touché par le faisceau
de rayons X provenant de la source et arrivant au pixel (u, v) du capteur, µkl est le coefficient
d’atténuation linéaire du voxel l et dkl est la distance parcourue par les photons X dans ce voxel.

Par conséquent, la somme des projections Ppk(u, v) propre à chaque matériau k n’est autre
que la valeur de projection totale Pp(u, v) qui sera exprimée par :

Pp(u, v) =
Nmax∑
k=1

Ppk(u, v) (3.21)

où Nmax est le nombre de matériaux dans l’objet. Dans notre cas, Nmax est égal à 3 (air, eau
et os).

La présence des artefacts dans l’image reconstruite utilisée comme objet introduit des erreurs
sur les valeurs de projections totales calculées. La figure 3.13 montre la différence entre les
profils d’une ligne quelconque pour une projection de souris réelle et une autre calculée via
l’algorithme de "ray tracing". Afin d’éviter cette erreur, nous avons proposé d’utiliser les valeurs
de projection réelles tout en profitant des proportions correspondantes calculées pour chaque
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FIGURE 3.13 : Profils de la ligne rouge d’une projection d’une souris : la courbe rouge corres-
pond à la projection réelle mesurée et la courbe en bleu correspond à celle calculée à partir de
l’algorithme de "ray tracing".

matériau. Pour cela, nous avons normalisé les contributions de chaque matériau avec la valeur
de projection totale réelle mesurée expérimentalement Pexp(u, v). Pour cela, les pourcentages
des projections pour chaque matériau sont à calculer pour chaque pixel (u, v) :

%Pp,air(u, v) =
Pp,air(u, v)

Nmax∑
k=1

Ppk(u, v)

(3.22)

%Pp,eau(u, v) =
Pp,eau(u, v)

Nmax∑
k=1

Ppk(u, v)

(3.23)

%Pp,os(u, v) =
Pp,os(u, v)

Nmax∑
k=1

Ppk(u, v)

(3.24)

Les nouvelles valeurs normalisées de projections deviennent :

[Pp,air(u, v)]nor = [%Ppk(u, v)air]× Pexp(u, v) (3.25)

[Pp,eau(u, v)]nor = [%Ppk(u, v)eau]× Pexp(u, v) (3.26)

[Pp,os(u, v)]nor = [%Ppk(u, v)os]× Pexp(u, v) (3.27)
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Une fois les projections normalisées calculées, elles sont corrigées à l’aide des paramètres
d’ajustement obtenus des courbes d’atténuations effectuées pour chaque matériau. Nos correc-
tions vont se restreindre sur l’eau et l’os, et on aura :

[Pp,eau(u, v)]nor ⇒ [Ppcor,eau(u, v)]nor
[Pp,os(u, v)]nor ⇒ [Ppcor,os(u, v)]nor
Et la valeur de projection finale corrigée devient :

Ppcor(u, v) =
Nmax∑
k=1

[Ppcor,k(u, v)]nor (3.28)

Cette procédure doit se faire pour tous les pixels du capteur et pour toutes les projections.
Une deuxième reconstruction donne naissance à l’image corrigée. Le schéma de la figure 3.14
résume les différentes étapes de la procédure de correction.

3.6 Quantification de la qualité d’image
Dans ce qui va suivre, nous allons appliquer la méthode de correction du durcissement de

faisceau proposée dans ce chapitre et que nous allons l’appeler "Correction OS/EAU". Ensuite,
nous allons comparer les résultats obtenus avec ceux que nous aurions avec la méthode de li-
néarisation simple ("Correction EAU") où la présence de l’os n’est pas prise en compte et qui
considère que la totalité du signal détecté est due uniquement à la présence de l’eau.

3.6.1 Le degré de non-uniformité
Afin d’évaluer la méthode de correction du durcissement de faisceau utilisée, surtout pour

des fantômes géométriques (comme le cylindre), nous calculons le degré de non-uniformité
Tcup(%) et qui est défini par :

Tcup(%) =
µbord − µcentre

µbord
× 100 (3.29)

où µbord et µcentre sont les coefficients d’atténuation linéaire du bord et du centre de l’objet
géométrique étudié respectivement.

3.6.2 Le contraste
Nous avons également décidé d’évaluer le contraste dans les images de souris corrigées et

non corrigées entre les régions osseuses et les régions de tissu mou qui les entourent. Nous avons
défini le contraste par :

C =
µO − µTM
µO + µTM

(3.30)

où µO et µTM sont les coefficients d’atténuation linéaire de l’os et du tissu mou respectivement.
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FIGURE 3.14 : Schéma illustrant notre procédure de correction du durcissement de faisceau.

3.6.3 Taux de correction de la masse minérale osseuse

Dans le but d’étudier comment les corrections appliquées aux images peuvent affecter les
valeurs de coefficients d’atténuation linéaire reconstruits et donc la masse osseuse calculée, nous
nous sommes intéressés à calculer le taux de correction de masse défini par :

∆M

M
(%) =

Mcor −Mnon cor

Mnon cor

× 100 (3.31)

où Mnon cor et Mcor sont les masses osseuses calculées avant et après correction respectivement.
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3.6.4 Conversion coefficient d’atténuation linéaire - Masse osseuse

Dans le but de calculer les masses osseuses à partir des images CT reconstruites, une courbe
de calibration a été effectuée pour convertir les valeurs des voxels dans l’image et qui ne sont
que les valeurs des coefficients d’atténuation linéaire en densité ou masse osseuse. Cette conver-
sion est préférable et permet d’avoir des mesures significatives faciles à comparer avec d’autres
études. Les difficultés de solubilité de l’hydroxyapatite rendent presque impossible l’obtention
de solutions homogènes d’hydroxyapatite. Pour cela, la courbe de calibration a été faite en utili-
sant des solutions d’hydrogénophosphate de potassium (K2HPO4) à des concentrations connues.
Le K2HPO4, introduit par Witt et Cameron en 1970 [55], est un remplaçant pertinent de la poudre

FIGURE 3.15 : Ajustement des données expérimentales obtenues avec les différentes concentra-
tions de solutions de K2HPO4 utilisées.

d’hydroxyapatite. Tous les deux présentent des masses atomiques similaires et des coefficients
d’atténuations linéaires très proches pour une gamme d’énergie assez large [56] [57] [58]. Ce-
pendant, le K2HPO4 est soluble dans l’eau et permet d’obtenir des solutions plus homogènes à
l’échelle microscopique.

Pour chaque valeur de concentration, on attribue une valeur de coefficient d’atténuation li-
néaire reconstruite. Les données sont ensuite ajustées par une droite [6] dont l’équation est :

y = 2.445x+ 0.847 (3.32)

où x représente le coefficient d’atténuation linéaire des voxels et est exprimé en mm−1, et y
représente la densité donnée en mg/ml.
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Le calcul de la masse osseuse minérale est précédé par un seuillage de sélection des voxels
osseux pour ne convertir que les valeurs des voxels qui correspondent uniquement aux régions
osseuses. Le contenu du voxel est ensuite converti en densité qui sera multipliée par le volume
du voxel pour aboutir à la valeur de masse correspondante.

3.7 Résultats et discussions

3.7.1 Cylindre non-homogène

Nous avons appliqué les deux méthodes de correction sur le cylindre décrit dans la section
3.5.3. Ce cylindre, rempli d’air, d’eau et de poudre d’hydroxyapatite, constitue un objet à trois
matériaux qui permet de tester la validité des méthodes de correction surtout celle qui tient
compte de la non-homogénéité des différents matériaux.

Une amélioration visuellement claire au niveau des images corrigées a été remarquée. Cette
amélioration se présente par la réduction des lignes sombres qui apparaissent dans l’image re-
construite non corrigé avec la méthode Correction OS/EAU de la figure 3.16. Les figures 3.16a,
3.16b et 3.16c montrent trois coupes transversales dans le même plan pour des images non corri-
gées, corrigées par la méthode Correction EAU et corrigées par la méthode Correction OS/EAU
respectivement. En plus, la non-uniformité des valeurs du coefficient d’atténuation dans le cy-
lindre contenant de la poudre d’hydroxyapatite (le petit cylindre en blanc) de l’image non corri-
gée persiste avec la méthode Correction EAU, alors que cet artefact a été complètement éliminé
avec la méthode Correction OS/EAU.

La figure 3.16d montre les profils de la ligne centrale horizontale rouge des trois coupes
transversales de la figure 3.16. Dans la région du cylindre qui contient de la poudre osseuse, c’est
à dire entre le voxels 150 et 225, une amélioration du contraste sans élimination du "cupping"
est remarqué en utilisant la méthode Correction EAU (profil en rouge : C = 0.722 ± 0.005
et Tcup(%) = 30.64 ± 4.15 ), alors qu’une uniformité des valeurs de µ reconstruites est visible
pour cette même région avec la méthode Correction OS/EAU (profil en noir : C = 0.845 ±
0.008 et Tcup(%) = 3.12 ± 3.56). Le tableau 3.3 montre les degrés de non-uniformité moyens
calculés pour une vingtaine de ligne centrale dans différents plans pour le cylindre contenant de
la poudre d’hydroxyapatite sans et avec correction, ainsi que le contraste entre les régions des
cylindres contenant de la poudre osseuse et celui contenant de l’eau. Dans la région du cylindre
d’eau, (entre le voxel 300 et 400), il n’y a pas de différence remarquable entre les profils des
trois images. Cela est expliqué par le comportement quasi linéaire des courbes d’atténuations de
l’eau obtenues.

3.7.2 Petit animal : souris

De la même manière, nous avons appliqué les deux méthodes de correction sur des images
des squelettes de souris plongés dans des tubes contenant une solution alcoolique. Les figures
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(a) (b) (c)

(d)

FIGURE 3.16 : Coupes transversales de trois images de cylindre reconstruites : (a) non corrigée,
(b) corrigée par la méthode Correction EAU et (c) corrigée par la méthode Correction OS/EAU,
(d) Profils de la ligne centrale de ces trois coupes transversales : Sans correction (en bleu),
Correction EAU (en rouge) et Correction OS/EAU (en noir).

Sans correction Correction EAU Correction OS/EAU
Tcup(%) 35.20 ± 4.40 30.64 ± 4.15 3.12 ± 3.56
Contraste 0.722 ± 0.006 0.722 ± 0.005 0.845 ± 0.008

TABLE 3.3: Degré de non-uniformité et contraste dans le cylindre contenant de la poudre d’hy-
droxyapatite.

3.17a,3.17b et 3.17c montrent trois coupes transversales dans le même plan des images non
corrigées, corrigées par la méthode Correction EAU et corrigées par la méthode Correction
OS/EAU respectivement. Aucun artefact remarquable au niveau des images n’est observé. Cela
est dû à la faible quantité d’os traversée par les rayons X relativement à celle dans l’objet cylin-
drique d’une part, et à la présence de la solution alcoolique autour du squelette et qui joue le rôle
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d’un filtre qui réduit l’effet de durcissement d’une autre part. En plus, les valeurs des coefficients
d’atténuations linéaires des os ont augmenté en appliquant les deux méthodes de correction, ce

(a) (b) (c)

(d)

FIGURE 3.17 : Coupes transversales de trois images de squelette de souris reconstruites : (a) non
corrigée, (b) corrigée par la méthode Correction EAU et (c) corrigée par la méthode Correction
OS/EAU. (d) : Profils de la ligne centrale de ces trois coupes transversales : Sans correction (en
bleu), Correction EAU (en rouge) et Correction OS/EAU (en noir).

qui a amélioré par conséquent le contraste (Tableau 3.4) entre les régions osseuses (entre le
voxel 130 et le voxel 180) et les régions qui les entourent de 0.526 ± 0.007 jusqu’à 0.619 ±
0.006 avec la méthode Correction EAU et 0.652± 0.008 avec la méthode Correction OS/EAU.
Les profils de la ligne rouge qui apparaîssent dans les trois images des coupes transversales de
la figure 3.19 sont montrés dans la figure 3.17d.
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Sans correction Correction EAU Correction OS/EAU
Contraste 0.526 ± 0.007 0.619 ± 0.006 0.652 ± 0.008

TABLE 3.4: Contrastes avec et sans correction calculés à partir des profils de la ligne rouge de
la figure 3.19.

3.7.3 Taux de correction de masse

Dans le but d’étudier l’impact de l’application des méthodes de correction du durcissement
de faisceau sur les valeurs de densité osseuses calculées à partir des images reconstruites, nous
avons calculé les taux de correction de masse pour le cas d’un squelette de souris avec les deux
corrections : Correction EAU et Correction OS/EAU.

Les figures 3.18a et 3.18b montrent les taux de correction de masse osseuses pour ces deux
méthodes respectivement . Comme indiqué dans la figure 3.18 les valeurs du taux de correction
de masse se distribuent entre 0% et 6% en appliquant la méthode Correction EAU.

La majorité des voxels a été corrigée avec un taux de correction entre 2% et 4%. Tandis
qu’avec la méthode Correction OS/EAU, les valeurs de distributions des taux de correction de
masse s’étalent sur une bande plus large, de 0% jusqu’à 18% (figure 3.18b).

Les coupes axiales (3.19a et 3.19b), sagitales (3.19c et 3.19d) et coronales (3.19e et 3.19f)
du taux de correction de masse osseuse du même squelette avec la même échelle (de 0 à 10%).

Ce taux de correction calculé pour le squelette corrigé avec la méthode Correction OS/EAU
est plus important que celui calculé en corrigeant avec la méthode Correction EAU pour cer-
taines régions du squelette. Cela est normal, et dû à la différence de la nature osseuse du squelette
d’une région à une autre ainsi qu’à l’épaisseur d’os traversée par les photons X.

Cette valeur de pourcentage qui peut varier selon le plan choisi dans l’image reconstruite,
affecte énormément les valeurs de masses osseuses calculées et montre l’interêt de prendre en
considération l’inhomogénéité qui existe dans l’animal.

Nous avons appliqué également ces deux méthodes de correction sur des images de souris
vivantes. Nous avons trouvé que les voxels osseux où le taux de correction de masse est plus
grand à 5%, représentent 45.1± 5.6 % du nombre total des voxels osseux (figure 3.20).

Afin d’étudier l’influence des paramètres géométriques du système sur le taux de correction
obtenu en corrigeant l’image du squelette, nous voulions nous assurer que la valeur du voxel
reconstruite ne dépend pas de la géométrie conique du système micro-CT, ni de l’algorithme
de Feldkamp, l’algorithme de reconstruction dédié pour ce type d’acquisition. Pour cela, nous
avons appliqué la méthode de correction Correction OS/EAU sur une image de cylindre en verre
homogène contenant de la poudre d’hydroxyapatite.

Le but était d’évaluer le profil tout au long de l’image reconstruite. La figure 3.21a montre le
taux de correction de masse osseuse calculé pour une coupe sagittale du cylindre corrigée avec
la méthode Correction OS/EAU. Le profil uniforme obtenu dans la figure 3.21b montre l’indé-
pendance des valeurs de taux de correction de masse obtenus de l’algorithme de reconstruction
utilisé et de la géométrie du système.
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(a)

(b)

FIGURE 3.18 : Taux de correction de masse en appliquant la méthode (a) : Correction EAU . et
la méthode (b) : Correction OS/EAU.

3.7.4 Comparaison avec masse réelle
Afin de montrer l’influence de la méthode de correction du durcissement de faisceau appli-

quée sur la masse osseuse calculée à partir des images reconstruites corrigées obtenues, nous
avons suivi un protocole expérimental dont le but est d’extraire le squelette ou une partie du
squelette de la souris pour avoir de l’os nu prêt à être pesé afin de pouvoir comparer la masse
réelle mesurée avec celle calculée. Ce protocole est composé de plusieurs étapes (voir les détails
dans annexe 2) : il commence par la dissection de la souris et l’élimination de tous les tissus mous
(peau, muscles, graisse ...) tout en restant attentif à ne pas détériorer les os. La deuxième étape
consiste à faire dissoudre le corps dissequé obtenu dans un mélange de solutions d’hydroxyde de
potassium (1% KOH) et du glycérol (20 %) pendant plusieurs semaines en changeant la solution
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(a) (b)

(c) (d)

(e) (f)

FIGURE 3.19 : Coupes axiales, coronales et sagittales montrant les taux de correction de masse
pour un squelette de souris pour les deux méthodes de correction : Correction EAU (a),(c), (e)
et Correction OS/EAU (b),(d), (f)

toutes les semaines et en éliminant toutes les substances et particules en suspension.
Après l’extraction du squelette, nous avons pesé un fémur afin d’avoir une masse de l’os,

et nous avons trouvé la masse du fémur égale à 91,9 ± 0,1 mg. La masse calculée à partir de
l’image reconstruite non corrigée était de 78,6 ± 2,7 mg.

Après l’application de la méthode de correction Correction OS/EAU, la masse de fémur
calculée était de 85,2 ± 2,6 mg. L’écart relatif entre la masse calculée à partir de l’image non
corrigée et la masse réelle est de 14,3 ± 1,1 %. Cet écart a diminué jusqu’à 7,2 ± 2,8 % avec
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FIGURE 3.20 : Poucentages des voxels osseux où le taux de correction de masse est supérieur à
5% calculés pour 10 souris vivantes.

(a) (b)

FIGURE 3.21 : (a) : Le taux de correction de masse d’une coupe sagittale d’une image de cy-
lindre homogène contenant de la poudre d’hydroxyapatite corrigée avec la méthode Correction
OS/EAU. (b) : le profil de la ligne bleue.

l’application de la correction de notre méthode de correction. L’écart de 7,2 % peut être dû au
fait que les courbes d’atténuations de l’os sont faites avec de la poudre d’hydroxyapatite et qui,
même si elle est le constituant majeur de l’os, n’est pas le seul. Le cas idéal est de faire ces
courbes d’atténuations avec de la poudre d’os ou bien avec de l’os compact pour mieux modéli-
ser le comportement non linéaire de l’atténuation de l’os en fonction des épaisseurs traversées.
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(a) (b)

FIGURE 3.22 : (a) : Distribution du taux de correction de masse pour un fémur de souris en
utilisant la méthode Correction OS/EAU. (b) : coupe coronale du fémur montrant le taux de
correction de masse.

Une autre raison probable de cet écart est la diffusion des photons X et qui n’est pas corrigée
dans ce cas. La correction de la diffusion va permettre d’augmenter les valeurs de projections
corrigées et donc les valeurs des coefficients d’atténuations linéaires corrigées. Ainsi nous pou-
vons penser que la valeur de masse calculée et la valeur réelle mesurée vont converger.
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3.8 Conclusion

Dans ce chapitre, nous avons presenté une méthode experimentale de correction du durcis-
sement de faisceau X, basée sur la détermination expérimentale hors-ligne des courbes d’at-
ténuations pour les matériaux que nous nous interéssons à corriger. Dans ce but, les courbes
d’atténuation de l’eau et de l’os ont été déterminées en utilisant des plaques de plexiglas et de la
poudre d’hydroxyapatite respectivement (Correction OS/EAU). Les résultats de cette méthode
sont ainsi comparés à ceux obtenus par une méthode de linéarisation simple qui ne tient pas
compte de la présence de l’os dans l’animal et considère que tous les tissus traversées sont de
l’eau ou du tissu mou (Correction EAU).

L’importance de la méthode proposée est qu’elle prend en considération l’inhomogénéité
présente dans l’animal, et ne nécéssite pas la connaissance du spectre X utilisé (une linéarisation
des valeurs de projections quel que soit le spectre X utilisé). Cette correction utilise les projec-
tions réelles mesurées et les corrige en profitant des informations données par l’algorithme de
"ray tracing" sur les distances parcourues dans les différents matériaux de l’objet. Pour chaque
matériau, la valeur de la projection est calculée tout au long du rayon joignant la source et le
pixel. Etant érronée par la présence des artefacts présents dans l’image reconstruite non corrigée,
la valeur de projection propre à chaque matériau ainsi calculée est normalisée par rapport à la
valeur réelle mesurée en calculant le pourcentage de cette valeur de projection par rapport à la
somme de toutes les projections de tous les matériaux considérés. La méthode présentée dans
ce chapitre est considérée comme étant plus rapide que les méthodes itératives [52] et qui né-
céssitent un certain nombre d’itérations pour assurer la convergence vers les valeurs souhaitées.
De plus, comme les courbes d’atténuations sont effectuées expérimentalement une seule fois
pour le même voltage de tube utilisé et avec la même configuration géométrique, cela a permis
d’accélérer la procédure de correction (environ 17 secondes par projection sur un CPU Xeon de
2.67 GHz). Certaines méthodes de corrections où la procédure de linéarisation se fait pendant
l’acquisition [51] ralentissent le processus de correction. Cependant, cette méthode proposée
nécéssite une connaissance de la nature des matériaux constituant l’objet. Cela ne constitue pas
une difficulté, puisqu’en imagerie médicale nous connaissons les tissus à imager. Le nombre de
matériaux pris en compte peut augmenter jusqu’à 4 ou 5 si nous voulons prendre en considéra-
tion la présence des produits de contraste ou des objets métalliques qui peuvent être rencontrés
dans certains cas.

Nous avons appliqué ces deux méthodes sur des objets géométriques et sur des squelettes
de souris mortes et sur des souris vivantes. Une amélioration de contraste a été remarquée dans
les images corrigées. En plus, la méthode Correction OS/EAU a pu éliminer l’artefact de "cup-
ping" qui était clairement visible dans les images du fantôme cylindrique testé et que la simple
linéarisation n’a pas pu faire.

Ensuite, une évaluation du taux de correction de la masse osseuse calculée a été effectuée,
et la méthode Correction OS/EAU a montré qu’il était possible de corriger les valeurs des co-
efficients d’atténuation linéaire reconstruits et donc de réduire l’erreur introduite dans le calcul
de masse osseuse par rapport aux masses réelles mesurées. Des valeurs de taux de correction en
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masse minérale osseuse jusqu’à 18% ont été obtenues avec des squelettes de souris et jusqu’à
environ 20 % avec des fémurs de souris. La méthode Correction OS/EAU a permis de réduire
l’erreur entre les valeurs de masses de fémur calculées à partir de l’image reconstruite du fémur
et la masse réelle mesurée de 11.0 % à 4.2 %. Cela reflète l’importance d’une telle correction
dans le cas des études concernant la détermination quantitative des densités et des masses os-
seuses et surtout quand il s’agit d’une étude qui suit l’évolution de la densite osseuse où l’effet
de durcissement de faisceau ne reste pas le même et change avec les variations de densités, ce qui
peut affecter les résultats obtenus. Comme le but de ce travail de thèse est d’étudier l’évolution
de la densité osseuse au cours de la vie de souris atteintes de la mucoviscidose où une perte os-
seuse est présente, les différences entre les densités minérales osseuses vont être sous-estimées
dans le cas où le durcissement de faisceau n’est pas corrigé. Plus l’os est dense, plus l’effet de
durcissement est important. Par conséquent, dans le cas d’une diminution de la densité osseuse,
les variations au cours de la vie des souris seront plus claires et remarquables avec correction
du durcissement de faisceau que sans correction. De plus, la prise en compte de la diffusion
et l’élimination des signaux provenant des photons diffusés aident à améliorer la précision du
calcul des masses minérales osseuses ainsi qu’à réduire les erreurs sur les valeurs de projections
calculées dans la procédure de correction du durcissement de faisceau. Cependant, la troncature
des données causée par les petits champs de vue (surtout en micro-CT) peut fausser les valeurs
de projections calculées. L’application des méthodes de corrections permettant une correction
des valeurs CT erronées causées par la troncature des images ainsi qu’une extension du champ
de vue pourrait être utile pour des études du squelette entier.
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4.1 Introduction
Le système micro-CT à faisceau conique est l’un des systèmes les plus performants en termes

de temps d’acquisition et de qualité d’images 3D obtenues. Cependant, et à la différence des sys-
tèmes "fan beam", la diffusion des photons X demeure un phénomène qu’il faut corriger. Dans
les systèmes "fan beam" le faisceau X est émis de la source et dirigé suivant une direction pla-
naire étroite grâce à l’utilisation d’un collimateur. La reconstruction des données acquises lors
de la rotation autour de l’objet donne naissance à une image reconstruite de la tranche de l’objet
exposé au rayonnement X lors de l’acquisition. Les détecteurs utilisés pour ce type de sys-
tèmes d’acquisition sont des détecteurs étroits "unidimensionnels". Par conséquent une grande
proportion des photons diffusés dans l’objet sortent du champ de vue du détecteur. La géomé-

FIGURE 4.1 : A gauche : une géométrie à faisceau conique. A droite : une géométrie de type
"fan beam".
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trie conique ("cone beam") est une extension de la géométrie "fan beam" sans l’utilisation de
collimation. Elle permet de réduire le temps d’acquisition et donne naissance, après une recons-
truction des projections acquises, à une image tridimensionnelle de l’objet imagé (équivalente à
une série de tranches reconstruites). Les détecteurs utilisés dans les systèmes à faisceau conique
sont généralement des détecteurs plats bidimensionnels. Leur champs de vue sont beaucoup plus
grands que ceux des systèmes "fan beam" et le nombre de photons diffusés que le détecteur peut
recevoir est beaucoup plus grand. Les systèmes à faisceau conique et de type "fan beam" sont
illustrés dans la figure 4.1. Dans ce chapitre nous présentons un aperçu général sur les diffé-
rentes méthodes de correction de la diffusion existantes. Ensuite nous présentons la méthode
que nous avons appliquée pour la correction de la diffusion en expliquant les différentes étapes
de cette méthode et la procédure correspondante. Enfin nous montrons les résultats obtenus avec
la correction de la diffusion.

4.2 Effet de la diffusion

Dans la procédure de reconstruction (telle que la rétroprojection filtrée), on considère que
le signal détecté dans chaque pixel du détecteur est dû aux photons primaires uniquement. Cela
n’est pas vrai, car le signal mesuré est la somme des photons primaires et des photons diffusés.
Cette hypothèse est à l’origine d’une part des artefacts introduits dans les images reconstruites.
La notion du rapport diffusé/primaire (SPR, "scatter-to-primary ratio") a été introduite en 1982
[59] afin d’évaluer la quantité relative des photons diffusés. Une valeur de 5% a été enregistrée
pour un système CT humain de type "fan beam". Ce rapport est beaucoup plus élevé dans le
cas des systèmes à faisceaux coniques à cause de l’angle relatif à la géometrie du détecteur qui
est beaucoup plus grand que celui dans des systèmes "fan beam". La même année [59], il a
été montré que la diffusion des rayons X causent des artefacts de "cupping" et donne naissance
à des raies sombres entre des régions de fortes atténuations [60] ce qui dégrade la qualité des
images reconstruites et réduit la précision des valeurs des coefficients d’atténuations linéaires
(ou des nombres CT). Depuis, beaucoup de travaux ont été publiés sur l’estimation du nombre
de photons diffusés que ce soit par des simulations Monte Carlo [61] [62] ou par l’utilisation
de filtres anti-diffusés [63]. Récemment, pour les systèmes micro-CT, le SPR a été étudié par
Gutierrez et col. [64]. Il a été montré que ce rapport est fonction de plusieurs paramètres reliés
aux systèmes tels que le voltage du tube, le facteur d’agrandissement géométrique (distance
objet-détecteur), et le diamètre des fantômes imagés. Une valeur de SPR égale à 0.25 a été
obtenue pour un voltage de tube de 50 kV pour un fantôme cylindrique de polyéthylène de 2.5
cm de diamètre et pour un facteur d’agrandissement égal à 1.3 (distance source-objet = 223 mm).
Cette valeur de SPR peut être plus grande ou plus petite selon les paramètres précédemment
cités. Par conséquent, le signal dû aux photons diffusés constituerait une proportion importante
du signal total ce qui nécessite une correction pouvant ainsi donner naissance à une image CT
finale corrigée où il y aurait moins d’artefacts. Ainsi nous aurons plus de précision au niveau
des valeurs des coefficients d’atténuations linéaires reconstruits.
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4.3 Les méthodes de correction
Afin de réduire les artefacts dus à la diffusion des rayons X, beaucoup de méthodes de

correction ont été publiées. Ces méthodes de correction peuvent être classées en trois grandes
catégories :

- L’élimination physique des rayonnements diffusés avant la détection.
- Une correction numérique des données après l’acquisition.
- Utilisation des bloqueurs de faisceaux.

4.3.1 Elimination physique des diffusés
Les premières techniques de correction de la diffusion sont basées sur la réduction et l’éli-

mination des photons diffusés avant l’arrivée au détécteur, soit par l’utilisation des grilles anti-
diffusantes [63,65–68] soit en utilisant des filtres ayant une forme de noeud de papillon ("bowtie
filter") [69] (Figure 4.2). L’utilisation des grilles anti-diffusantes est plus utilisée dans les sys-
tèmes CT humain et devient très difficile à être implémentée dans les systèmes micro-CT où la
petite taille des pixels ne le permet pas. Un temps d’exposition plus grand est nécessaire avec ce
genre de technique et donc une dose absorbée plus importante. Les grilles anti-diffusantes et les
filtres atténuants permettent de réduire la quantité des radiations dues aux photons diffusés mais
ne les élimine pas complètement [70].

FIGURE 4.2 : A gauche : grille antidiffusante. A droite : un filtre "bowtie".

4.3.2 Corrections numériques
La deuxième catégorie de méthodes de correction de la diffusion est la correction numérique

qui se base sur l’estimation de la quantité de photons diffusés à partir des simulations analytiques
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[71–78], ou des simulations Monte Carlo [79–82]. L’avantage de ce type de méthodes est que
l’on peut faire des estimations de cartes 2D des diffusés sans exposer additionnellement l’objet
aux radiations.

Simulations analytiques

Les simulations analytiques sont basées sur des algorithmes déterministes permettant le cal-
cul des contributions des effets Compton et Rayleigh dans les projections CT. Les algorithmes
contiennent des modèles physiques capables de prédire les informations nécessaires afin de pou-
voir éliminer les artefacts causés par la diffusion. Les modèles physiques peuvent être obtenues
à partir des acquisitions expérimentales afin d’obtenir des noyaux "kernels" 1 de diffusion utili-
sés dans des processus de convolution [73] ou à partir d’une génération numérique basée sur les
calculs des sections efficaces d’interactions [83]. Les méthodes basées sur les simulations ana-
lytiques présentent l’avantage de ne pas avoir besoin d’une acquisition supplémentaire comme
c’est le cas avec les méthodes utilisants les bloqueurs de faisceau. De plus les bloqueurs im-
posent une modification mécanique du système dans le cas où ce dernier n’y est pas adapté. Ces
méthodes présentent une précision proche à celle données par les méthodes Monte Carlo, mais
restent relativement moins précises surtout quand il s’agit d’un objet non-homogène ou lorsque
la diffusion multiple est importante. Cependant, l’avantage de ces méthodes est qu’elles sont
beaucoup plus rapides que les méthodes Monte Carlo.

Simulations Monte Carlo

Les simulations Monte Carlo sont basées sur des calculs probabilistes qui permettent de
suivre la trajectoire de la particule en question dès sa naissance (génération), jusqu’à sa mort
(détection, sortie du système, arrêt...) en enregistrant toutes les interactions subies par cette par-
ticule avec la matière. Le calcul probabiliste des méthodes Monte Carlo nécessite une grande
statistique afin de réduire l’incertitude. Il en résulte un temps de calcul très important et qui
peut être une des limitations de ces méthodes. Récemment, plusieurs travaux ont été publiés où
des simulations Monte Carlo sont combinées avec des simulations analytiques afin d’accélérer
les estimations des cartes des diffusés et les algorithmes de correction [80, 84–87]. De plus, la
nécessité d’avoir des modèles de fantômes conformes à l’objet réel image est importante.

4.3.3 Utilisation des bloqueurs de faisceaux

La troisième catégorie regroupe toutes les techniques utilisant des bloqueurs de faisceau
entre la source et l’objet qui ne permettent pas le passage des photons X provenant de la source.
Par conséquent, tout signal détecté dans l’ombre des bloqueurs très atténuants utilisés est un

1. Des distributions bidimensionnelles des photons diffusés
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FIGURE 4.3 : Exemple d’un bloqueur de faisceau constitué d’une plaque en PMMA contenant
des cylindres en plomb, [75] .

signal obtenu par les photons diffusés uniquement. L’estimation de la carte des diffusés est ob-
tenue par une interpolation des données obtenues avec les bloqueurs pour être soustraits des
projections réelles. La plupart des méthodes utilisant les bloqueurs de faisceau nécessitent deux
acquisitions de l’objet avec et sans bloqueur, ce qui augmente relativement le temps d’acqui-
sition et la dose absorbée par l’objet imagé [88–91]. Plusieurs stratégies d’estimations et de
correction des diffusés ont été publiées où le bloqueur de faisceau est une plaque fine conte-
nant des disques cylindriques d’un matériau très atténuants dont l’épaisseur utilisée est capable
d’arrêter tous les photons incidents qui traversent ces cylindres (Figure 4.3) . Ces derniers sont
généralement en plomb ou en tungstène [90, 91]. D’autres techniques utilisent des collimateurs
qui servent à limiter le champ de vue et permettent d’interpoler les données situées dans l’ombre
des collimateurs pour donner une estimation de la projection des diffusés [92]. Toujours dans la
même catégorie de méthode de correction de la diffusion, une autre méthode basée sur la déter-
mination d’une fonction de diffusion en utilisant un semi-bloqueur de faisceau en plomb placé
entre la source et l’objet à imager. Le signal obtenu dans l’ombre du semi-bloqueur est consi-
déré comme étant du signal provenant majoritairement des photons diffusés [93]. Le point faible
de ce genre de techniques, est qu’elles ne tiennent pas compte de l’inhomogénéité dans l’objet
imagé. Dans le but de réduire l’augmentation de dose causée par l’exposition additionnelle de
l’objet avec le bloqueur de faisceau, des auteurs ont proposé de mesurer quelques projections
des diffusés et de déduire les autres projections par interpolation angulaire [90]. D’autres ont
proposé de faire des acquisitions hors-ligne avec des épaisseurs variées de PMMA pour créer un
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ensemble de projections de diffusés pour être utilisé comme calibration dans une interpolation
basée sur la valeur moyenne de la projection réelle mesurée [75].

4.4 Le rapport diffusé/primaire expérimental
Dans le but d’évaluer le SPR correspondant à notre système micro-CT, nous avons fait deux

acquisitions d’un cylindre homogène contenant de l’eau : la première est une projection normale
du cylindre 4.4a et la deuxième une projection du cylindre avec un bloqueur de faisceau entre la
source et le cylindre 4.4b. Ce bloqueur est une plaque en plomb ayant une épaisseur de 3 mm.
Cette épaisseur de plomb (ρPlomb = 11.35 g/cm3) est capable d’atténuer quasiment la totalité des
photons (≈ 99.99 %) provenant de la source (le terme exp(−(µ/ρ).ρ.d) tend vers zéro avec d =
0,3 cm est l’épaisseur de la plaque de plomb). Par conséquent, le signal qui se situe dans l’ombre
de la plaque de plomb (4.4b) est consitué du signal des diffusés S et du courant d’obscurité DC.
D’autre part, le signal qui ne se trouve pas dans l’ombre de la plaque de plomb est la somme du
signal des photons primaires P qui n’ont pas interagi dans l’objet, le signal des photons diffusés
S et du courant d’obscurité DC.

Le signal primaire est donc obtenu par simple soustraction entre les deux projections :

P = (P + S +DC)− (S +DC) (4.1)

Pareillement, le signal du diffusé est obtenu en retranchant le signal du courant d’obscurité
du signal obtenu dans le cas du bloqueur :

S = (S +DC)−DC (4.2)

Le SPR expérimental n’est autre que :

(SPR) =
S

P
(4.3)

Nous avons calculé la valeur du SPR expérimental pour la région située dans l’ombre de la
plaque de plomb (637 x 301 pixels). Cela est montré dans la figure 4.5. Une valeur moyenne
de 15 % a été obtenue. En plus, une valeur maximale de 19 % a été enregistrée. En faisant une
acquisition de la plaque de plomb sans le cylindre, un signal légèrement supérieur au courant
d’obscurité a été observé. Ce signal correspond à la fluorescence dans la plaque de plomb. Les
énergies des couches électroniques du plomb nous permettent de conclure que les transitions
Kα1,Kα2 et Kα3 ne sont pas possibles comme l’énergie du faisceau X ne dépasse pas les 40 keV.

20 keV 30 keV 40 keV
µ/ρ Photoélectrique (cm2/g) 83,97 28,86 13,35

TABLE 4.1: Coefficients d’atténuation massiques d’interactions photoélectriques du Plomb pour
des énergies de 20, 30 et 40 keV et pour une épaisseur égale à 3 mm.
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(a) (b)

(c)

FIGURE 4.4 : Projections brutes d’un cylindre d’eau (a) avec et (b) sans un bloqueur de faisceau
en plomb de 3 mm d’épaisseurs. (c) : Profil de la ligne rouge de la figure 4.4b.

Alors que les transitions Lα1 (E= 13.32 keV), Lα2 (E= 12.72 keV) et Lα3 (E= 10.55 keV) sont
probables sachant que l’énergie de la couche M est de 2.48 keV.

D’après le NIST, les coefficients d’atténuations massiques photoéléctriques pour l’eau à des
énergies entre 10 keV et 15 keV sont compris entre 1.36 cm2/g et 4.94 cm2/g. Pour des distances
même inférieures au diamètre du cylindre (4.3 cm), la totalité de ce signal est quasiment attenuée
en présence du cylindre (99.71 % pour une valeur de coefficient d’atténuation linéaire de 1.36
cm2/g, table 4.1). Par conséquent, nous pouvons considérer que le signal détecté dans l’ombre de
la plaque atténuante de plomb en présence du cylindre d’eau est dû à la contribution des photons
diffusés dans le cylindre d’eau uniquement.
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FIGURE 4.5 : La distribution du SPR expérimental déterminé pour une région du capteur située
dans l’ombre du bloqueur en plomb (le carré rouge).

4.5 Méthode de correction proposée

En général, la stratégie de correction de la diffusion la plus utilisée consiste en une estima-
tion des projections des photons diffusés, suivie d’une soustraction de ces projections estimées
des projections réelles mesurées. La génération des photons diffusés se fait soit en calculant le
nombre de photons diffusés dans chaque position spatiale appartenant à la ligne d’intersection
des rayons X avec l’objet comme c’est le cas avec les méthodes de calculs analytiques, soit en
suivant le photon dès son émission de la source jusqu’à sa détection, son absorption ou sa sortie
du système dans le cas des méthodes Monte Carlo. Cela a pour effet de ralentir la procédure de
correction, ce qui n’est pas recommandé dans le cas des études où il y a un nombre assez élevé
d’images à corriger.

Dans ce chapitre, nous présentons une nouvelle méthode de correction où l’estimation des
photons diffusés est relativement plus rapide que les méthodes analytiques et Monte Carlo. Cette
estimation est basée sur la connaissance de la ligne qui lie chaque pixel irradié du capteur à
la source de rayons X. Une fois le parcours du faisceau X connu, la distribution des photons
diffusés sur le capteur est immédiatement effectuée. Néanmoins, cela exige un ensemble de si-
mulations faites hors-ligne pour différentes configurations possibles. Pour cela, nous avons pro-
posé d’effectuer des simulations précalculées des noyaux de diffusion ("kernels") afin d’estimer
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les distributions des diffusés. Les projections ainsi obtenues seront soustraites des projections
réelles mesurées qui vont être utilisées par l’algorithme de reconstruction et aboutir à l’image
reconstruite corrigée. La détermination analytique des "kernels" de diffusion est généralement
effectuée en fonction de l’épaisseur traversée par les rayons X et donc du signal détecté.

Comme le SPR est une fonction de la distance traversée et de la distance objet-détecteur
[64, 94], nous allons prendre en considération en plus des épaisseurs traversées, la position des
voxels traversés tout au long de la ligne d’intersection des rayons X avec l’objet et leurs distances
par rapport au détecteur qui changent d’une projection à une autre. Pour cela, nous avons simulé
la distribution spatiale des photons diffusés pour des épaisseurs variées (de 0 à 50 mm par pas
de 2 mm) et pour des positions différentes plus ou moins éloignées du détecteur tout en restant
dans les limites géométriques de notre système micro-CT.

Les distributions des photons diffusés sur le détecteur sont ainsi modélisées par une fonc-
tion d’ajustement dont les paramètres sont fonction de la distance parcourue et de la distance
bloc-détecteur. Une carte de paramètres sera donc créée en couvrant toutes les épaisseurs et les
positions de blocs possibles.

L’estimation des photons diffusés se fait en profitant de l’algorithme de "ray tracing" (pour
plus de détails, voir le chapitre précédent, section : Le "ray tracing") qui nous fournit des infor-
mations sur les voxels traversés par les photons X en termes de distances et de contenus. Donc
pour chaque ligne liant la source X à un pixel (u, v) du détecteur, les distances parcourues dans
l’objet ainsi que la position des voxels traversés vont déterminer les paramètres de la fonction
de distribution des diffusés. Cela doit se faire pour l’ensemble des pixels du capteur et la projec-
tion de diffusion obtenue sera soustraite de la projection réelle. Un réarrangement ("binning")
de pixels peut être utilisé afin d’accélérer la procédure de correction (le "binning" ne modifie
quasiment pas les distributions spatiales des cartes de diffusion grâce à l’effet basse fréquence
de la diffusion).

Plusieurs approximations sont à prendre en considération et seront expliquées en détails par
la suite.

L’approche déterminisite de simulation des photons diffusés du premier ordre est plus ra-
pide que la simulation Monte Carlo, et les algorithmes de simulation analytique sont faciles à
implémenter. D’autre part, la contribution des photons diffusés d’ordres supérieurs est considé-
rée comme étant négligeable surtout quand il s’agit de petits volumes d’objets traversés par le
rayonnement X. La figure 4.6 montre le pourcentage des photons diffusés de premier-ordre par
rapport au nombre total de photons diffusés sur le capteur pour différentes épaisseurs (10, 20,
30 et 40 mm) de volumes contenant de l’eau (dimension du volume : 20 × 20 × t mm3, où t est
l’épaisseur) et à différentes énergies tout en respectant les mêmes paramètres géométriques du
système micro-CT (obtenu par simulation Monte Carlo). Le pourcentage des photons diffusés
de premier-ordre diminue avec l’augmentation de l’épaisseur du volume d’eau considéré. Ce
pourcentage est considéré comme étant important et le nombre de photons diffusés est majo-
ritairement dominé par les photons diffusés de premier-ordre ( > 80 % au pire des cas). Pour
ces raisons, nous nous focalisons sur la correction des photons diffusés Compton et Rayleigh de
premier ordre et nous négligeons la contribution des diffusés d’ordres supérieurs.
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FIGURE 4.6 : Pourcentage du nombre de photons diffusés de premier ordre par rapport au
nombre total des photons diffusés simulés par Monte Carlo à différentes énergies pour des vo-
lumes d’eau de dimensions 20 × 20 × t mm3, où t est l’épaisseur du volume d’eau dans la
direction du faisceau.

De plus, à cause de l’abondance du tissu mou dans le corps du petit animal, nous négligeons
la présence de l’os dans un premier temps, et par conséquent, les objets sont considérés comme
étant des objets homogénes constitués uniquement du tissu mou (ou d’eau). La première étape de
la méthode de correction consiste à simuler des noyaux kernels de diffusion qui vont nous servir
dans la procédure de correction. Cette simulation de premier-ordre est similaire à celle présentée
par Freud et col. [83] en ce qui concerne le calcul des nombres de photons diffusés. Cependant
dans notre cas, les objets utilisés sont des blocs de différentes épaisseurs à des distances bloc-
détecteur variées. Le matériau choisi pour la simulation est l’eau, puisque que son rapport de
sections efficaces Compton et Rayleigh sur la section efficace totale est similaire à celui du tissu
mou (NIST, Tableau 4.2).

20 keV 30 keV 40 keV
Tissu mou Eau Tissu mou Eau Tissu mou Eau

µ/ρ Photoélectrique (cm2/g) 5,06.10−1 5,43.10−1 1,61.10−1 1,45.10−1 7,21.10−2 5,68.10−2

µ/ρ Total (cm2/g) 8,23.10−1 8,09.10−1 3,79.10−1 3,75.10−1 2,68.10−1 2,68.10−1

TABLE 4.2: Coefficients d’atténuation massiques d’interactions photoélectriques et totales de
l’eau et du tissu mou pour des énergies de 20, 30 et 40 keV.
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4.5.1 Diffusion Rayleigh

Pour la simulation des diffusions Rayleigh, nous avons utilisé une approximation largement
mise en œuvre dans les simulations de transport des photons [95–97] : l’approximation du fac-
teur de forme atomique (AFF, "Atomic Form Factor"). Bien que n’étant pas la plus précise, cette
approximation reste la plus utilisée grâce à sa simplicité et sa précision relativement bonne par
rapport aux autres modèles et approximations modélisant la diffusion Rayleigh [98,99]. Dans le
cadre de cette approximation, la section efficace différentielle atomique de Rayleigh est donnée
par :

dσFF
dΩ

=
dσT
dΩ

[f(q, Z)]2 = r2
e

1 + cos2θ

2
[f(q, Z)]2 (4.4)

avec,
dσT
dΩ

: la section efficace différentielle électronique (Thomson),
θ : l’angle de diffusion,
r2
e : le rayon de l’électron,
f(q, Z) : le facteur de forme atomique,
Z : le numéro atomique,
q : le moment de transfert, et qui est donné par :

q = 2(E/c) sin(θ/2) (4.5)

où E est l’énergie du photon incident et c est la vitesse de la lumière. A un angle de diffusion
donné, pour chaque valeur d’énergie du spectre d’émission correspond une valeur de x. La
figure 4.7 montre la variation de la valeur de la section efficace Rayleigh en fonction de la
tangente de l’angle de diffusion θ en tenant compte de toutes les fenêtres d’énergies possibles
du spectre d’émission. Le choix de la représentation de la section efficace en fonction de la
tangente de l’angle de diffusion est dû au fait que tan θ est proportionnelle à la distance entre
un pixel donné et la projection orthogonale du voxel diffusant. Cela pourrait être utile pour la
détermination de la résolution spatiale exigée du détecteur, ainsi que pour la détermination des
fonctions d’ajustement possibles. Les valeurs des sections efficaces différentielles Rayleigh sont
maximales pour des angles proches de zéro et diminue en tendant vers des valeurs nulles avec
l’augmentation de l’angle de diffusion (où θ > 20◦).

Le spectre d’émission à 40 keV utilisé est simulé analytiquement (voir annexe A) et divisé en
40 fenêtres d’énergie, chacune de largeur 1 keV. Les valeurs des facteurs de formes atomiques
que nous avons utilisées sont tabulées dans [100] (Figure 4.9) pour chaque élément en fonction
d’une variable x proportionnelle a q. La relation entre x et q est la suivante :

x =
q

2h
= sin(θ/2)/λ (4.6)

2. 1 barn = 10−28 m2.
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FIGURE 4.7 : La section efficace différentielle Rayleigh dσFF/dΩ (en barns 2/sr) pour l’eau
(H2O) calculée en fonction de tan θ pour le spectre d’émission de 40 kVp selon l’équation 4.4
en utilisant les valeurs de la AFF données dans [100].

avec h est la constante de Planck et λ est la longueur d’onde du photon incident. Le terme
f(q, Z) est lié à la distribution de charge dans l’atome cible. Pour des valeurs de x qui tendent
vers zéro, f(q, Z) tend vers Z.

4.5.2 Diffusion Compton

L’énergie du photon diffusé est liée à l’énergie du photon incident et à l’angle de diffusion.
Lorsque le photon incident entre en collision avec un électron de l’atome cible, il cède une partie
de son énergie à l’électron, qui se traduit par une énergie cinétique de ce dernier. Dans ce cas le
photon change de direction et diffuse avec un certain angle. Selon les principes de conservation
de l’énergie et de la quantité de mouvement, la relation entre l’énergie du photon diffusé ECo et
l’énergie du photon incident E est la suivante :

ECo =
E

1 + κ(1− cos θ)
(4.7)

avec θ. est l’angle de diffusion, κ est l’énergie incidente divisée parmec
2, oùme est la masse

de repos de l’électron et c est la vitesse de la lumière :
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κ =
E

mec2
(4.8)

FIGURE 4.8 : La section efficace différentielle Compton dσCo/dΩ (en barn/sr) pour l’eau (H2O)
calculée en fonction de tan θ pour le spectre d’émission de 40 kVp selon l’équation 4.10 en
utilisant les valeurs de la ISF données dans [100].

La section efficace différentielle d’interaction d’un photon d’énergie E et un électron libre a
été montrée par Klein et Nishina [101] :

dσKN(θ, E)

dΩ
=
r2
e

2

(
ECo
E

)2

)(
ECo
E

+
E

ECo
− sin2θ

)
(4.9)

Dans le cas où l’électron est lié, la section efficace différentielle de Klein-Nishina est corri-
gée par une fonction de diffusion incohérente (ISF, Incoherent Scattering Function), S(x, Z), et
la section efficace différentielle atomique de Compton devient :

dσCo
dΩ

=
dσKN(θ, E)

dΩ
S(x, Z) (4.10)

Le terme S(x, Z) est introduit pour prendre en considération les électrons de l’atome, et repré-
sente le nombre d’électrons qui ont contribué au processus de diffusion. La figure 4.8 montre la
variation de la valeur de la section efficace différentielle Compton en fonction de la tangente de
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l’angle de diffusion θ pour toutes les fenêtres d’énergies possibles du spectre d’émission. Ces
valeurs de sections efficaces sont nulles pour des angles proches de zéro et augmentent au fur
et à mesure que l’angle de diffusion augmente (pour 0◦ < θ < 20◦) jusqu’à diminuer légèrement
pour des angles relativement grands (où θ devient supérieur à 20◦).

Pour des valeurs presque nulles de x, S(x, Z) est nulle, et augmente en convergeant vers
Z au fur et à mesure que x augmente. Les valeurs de S(x, Z) sont tabulées dans [100] (Figure
4.9). L’approximation de la fonction de diffusion incohérente (ISF) est considérée, malgré son
imperfection, comme un outil efficace pour les simulations de transports des radiations [102].

FIGURE 4.9 : Les tabulations donnant les AFFs et ISFs en fonction de x pour l’hydrogène (Z=1)
et l’oxygène (Z=8).

4.5.3 Loi d’additivité
Pour des matériaux composés de deux ou plusieurs éléments, nous utilisons la loi d’additivité

pour le calcul de la AFF et la ISF. Cette approximation addititive est considérée comme une loi
satisfaisante en partant de l’hypothèse que l’état solide du composé a un effet négligeable sur les
énergies de liaisons des électrons dans l’atome. Les expressions de f(x) et S(x) deviennent :
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[f(x)]2 =
∑
i

αi[f(x, Zi)]
2 (4.11)

S(x) =
∑
i

αiS(x, Zi) (4.12)

avec αi est le pourcentage atomique de l’élément dont le numéro atomique est Zi.

4.5.4 Diffusion par un volume élémentaire
Les blocs utilisés dans la procédure de simulation des distributions des photons diffusés ont

été discrétisés et chaque épaisseur a été représentée par un certain nombre de voxels.

FIGURE 4.10 : Illustration de la diffusion des photons d’un voxel A donné à un pixel P du
détecteur.

Le cas le plus simple est présenté dans la figure 4.10. Si on considère un faisceau X qui
traverse un volume élémentaire (voxel) de centre A, alors le nombre de photons qui diffuse vers
le pixel P vu avec un angle solide dΩ est le produit du nombre de photons incident dNi et de la
probabilité de diffusion dp :

d2Ns = dNidp (4.13)

avec

dp =
dNatdσat
dSdΩ

dΩ (4.14)
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où dNat est le nombre d’atomes contenu dans le voxel, dσat/dΩ est la section efficace dif-
férentielle atomique de diffusion et dS est l’aire de la section transversale du faiseau incident
arrivant au voxel (figure 4.10).

La probabilité de diffusion de l’équation 4.14 peut s’expliquer comme étant égale à la surface
totale des atomes du voxel divisée par la surface de la section transversale du faisceau incident.

Par conséquent, le nombre de photons diffusés dans l’angle solide dΩ devient :

d2Ns(E
′) =

dNi(E)

dS
dNat

dσat
dΩ

dΩ = Φ(E)dNat
dσat
dΩ

dΩ (4.15)

où Φ(E) est le nombre de photons incidents dNi(E) par unité de surface à l’énergie E et
E ′ est l’énergie des photons diffusés (E ′ est égale à l’énergie E du faiceau incident dans le
cas d’une diffusion Rayleigh et égale à ECo dans le cas d’une diffusion Compton). Cela est à
effectuer pour toutes les fenêtres d’énergie du spectre d’émission.

4.5.5 Algorithme de Simulation
Afin de pouvoir estimer les distributions des photons diffusés dans les projections réelles

mesurées, nous avons proposé de simuler hors-ligne les distributions des photons diffusés pour
différents cas géométriques possibles qui peuvent être rencontrés en acquisition réelle. Cela
permettra d’accélérer la procédure de correction et les données simulées seront sauvegardées
pour être utilisées ultérieurement pendant la procédure de correction.

La simulation des noyaux de diffusion consiste à calculer le nombre de photons diffusés dans
des blocs d’épaisseurs différentes. Les blocs sont divisés en voxels de tailles égales. Le spectre
d’émission obtenu par simulation TBC [36] (Annexe A) a été utilisé pour simuler les photons
incidents correspondants à chaque fenêtre d’énergie possible. De plus, la source ponctuelle S est
située sur la ligne joignant les centres des voxels et normale au détecteur (Figure 4.11). Le calcul
des photons diffusés commence par le voxel le plus haut (du côté de la source) jusqu’au voxel le
plus bas (du côté du capteur). En passant à chaque fois au voxel suivant, le nombre de photons
incidents d’énergie E s’atténue par le facteur exp(−µ(E) · d) où d est la distance traversée par
le faisceau X dans les voxels précédents et µ est le coefficient d’atténuation linéaire du matériau
simulé (dans notre cas c’est l’eau) à l’énergie correspondante.

Par conséquent, l’algorithme de simulation des "kernels" a l’architecture suivante :

Pour chaque voxel A du bloc
{
Pour chaque pixel P du détecteur

{
Pour chaque fenêtre d’énergie du spectre d’émission

{
Calculer le nombre de photons incidents arrivants NA au voxel A
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Calculer le nombre de photons diffusés Compton NCo et Rayleigh NRa

}
}

}

Le nombre total des photons diffusés par voxel dans chaque pixel est la somme des nombres
de photons diffusés Compton et Rayleigh calculés pour toutes les fenêtres d’énergies du spectre.
Finalement, la somme des nombres des photons diffusés obtenus pour tous les voxels du bloc
constitue la carte de diffusion résultante à la configuration adaptée (épaisseur et distance bloc-
détecteur).

FIGURE 4.11 : Schéma illustrant la simulation des kernels à partir des blocs voxelisés.

4.5.6 Calcul du nombre des photons diffusés
La simulation des "kernels" de diffusion s’effectue en calculant le nombre de photons dif-

fusés comme indiqué dans l’équation 4.15. Le terme Φ(E) représente le nombre de photons
incidents par unité de surface au point A, le centre du voxel, (figure 4.10) et peut s’exprimer de
la manière suivante :

Φ(E) =
dNA(E)

dS
=
dNA(E)

dΩ

dΩ

dS
=

1

r2

dNA(E)

dΩ
(4.16)

où r = SA est la distance entre la sourec S et A le centre du voxel. Le rapport dNA(E)
dΩ

est le
nombre de photons incidents arrivant au point A par unité d’angle solide, et donné par :
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dNA(E)

dΩ
=
dNi(E)

dΩ
exp

(
nmat∑
m=1

−µm(E) lm

)
(4.17)

dNi(E)
dΩ

est le nombre de photons incidents par unité d’angle solide, émis par la source. Le
terme exponentielle généralisé représente l’atténuation des photons incidents ayant traversé des
distances lm dans chaque matériau m entre leur point d’émission et le voxel A.

Le nombre d’atomes contenu dans le voxel est donné par :

dNat =
ρ dV

Σi αi Mi

Nav (4.18)

où ρ est la masse volumique, dV est le volume du voxel, Mi est la masse molaire de l’élé-
ment i présent dans le matériau simulé, Nav est le nombre d’Avogadro et αi est le pourcentage
en nombre d’atome dont le numéro atomique est Zi.

Les sections efficaces différentielles de Rayleigh et de Compton (équations 4.4 et 4.10) sont
fonctions de l’angle de diffusion. Pour cette raison, on calcule le cosinus de cet angle en déter-
minant les vecteurs directeurs unitaires −→u SA et −→u AP des rayons incidents et diffusés respecti-
vement :

cos θ = −→u SA .
−→u AP =

−→
SA .

−→
AP

‖
−→
SA ‖ . ‖

−→
AP ‖

(4.19)

L’énergie Compton est calculée en utilisant l’équation 4.7. Le dernier terme de l’équation
4.15 représente l’angle solide associé au pixel P tel qu’il est vu par le voxel A :

dΩP =
dSP
AP 2

cos(
−→
PA,−→n ) (4.20)

avec dSP la surface du pixel P et −→n un vecteur normal au détecteur issu de la surface
sensitive de ce dernier.

4.5.7 Procédure de correction
L’étape qui suit la détermination des cartes de diffusion est l’ajustement de ces distributions

par une fonction dont les paramètres vont être fonction des épaisseurs des blocs simulés ainsi
que des distances entre ces blocs et le détecteur. La distribution des photons diffusés sur le
capteur présente une symétrie cylindrique. Cela nous permet de passer de la distribution bi-
dimensionnelle à la distribution uni-dimensionnelle.

L’ajustement de la distribution des photons diffusés obtenue doit s’effectuer pour toutes les
épaisseurs de blocs t et toutes les distances blocs-détecteurs d possibles. Chaque épaisseur t est
une combinaison d’un certain nombre de voxels. Nous avons considéré 5 positions de blocs et 25
épaisseurs possibles allant de 2 mm à 50 mm par pas de 2 mm. Ainsi nous couvrons tout l’espace
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FIGURE 4.12 : Schéma illustrant la configuration géométrique utilisée dans la simulation des
"kernels" de diffusion où plusieurs distances bloc-détecteur d et plusieurs épaisseurs de bloc t
ont été prises en compte.

possible où le petit animal peut être placé pendant l’acquisition (Figure 4.12). L’ajustement des
données est évalué en calculant la valeur du coefficient de détermination R2 ("R-squared"). Ceci
est un test statistique qui donne des informations sur la qualité de l’ajustement pour un modèle
donné. Un ajustement idéal est quand R2 = 1, et devient de moins en moins bon au fur et à
mesure que R2 tend vers zéro. Cette valeur est donnée par :

R2 = 1− SSres
SStot

(4.21)

où SSres et SStot sont la somme résiduelle des carrés et la somme totale des carrés. Elles sont
données respectivement par :

SSres =
∑
i

(yi − fi)2 (4.22)

SStot =
∑
i

(yi − ȳ)2 (4.23)

où yi, fi et ȳ représentent la valeur mesurée (simulée), la valeur ajustée avec le modèle ou la
fonction choisi et la moyenne des valeurs mesurées respectivement. L’évaluation de la valeur de
R2 nous a permis de tester la qualité de l’ajustement de plusieurs fonctions. La compatibilité de
la fonction d’ajustement choisi avec les données simulées n’est pas stable et peut changer avec
la nature du matériau ou de la tension de tube utilisé. Pour notre cas, une fonction Lorentzienne
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unidimensionnelle a été choisie pour ajuster les données obtenues par simulation. Cette fonction
est de la forme :

L(r, r0) =
A

2π

Γ

(Γ
2
)2 + (r − r0)2

(4.24)

où r0 est l’abscisse du pixel central, Γ est la largeur à mi-hauteur et A est un paramètre repré-
sentant le nombre total de photons diffusés sur la ligne uni-dimensionnelle passant par le pixel
central.

Pour chaque position et épaisseur données, les valeurs de A et Γ sont enregistrées dans deux
tableaux bi-dimensionnels A(t,d) et Γ(t,d) qui vont être utilisés dans la procédure de correction.

Une étape importante dans la procédure de correction est le "ray tracing". Tout d’abord, une
première image reconstruite de l’objet va être utilisée en tant que l’objet lui même. Ensuite, un
algorithme de "ray tracing" est utilisé, et permet de déterminer les épaisseurs traversées dans
l’eau à travers les voxels traversés par les rayons X provenant de la source et arrivant à un pixel
donné. Pour chaque pixel, les valeurs de t et d sont calculées, et les valeurs des paramètres de la
fonction d’ajustement sont déterminées par une simple interpolation. Après la détermination de
ces paramètres, le nombre de photons diffusés estimés est calculé pour chaque pixel du capteur.

Comme le nombre de photons diffusés estimé est la somme des photons diffusés par chaque
voxel du bloc en question, nous considérons dans une première approximation que le bloc est
assimilé à une source ponctuelle de diffusion dont les coordonnées sont calculées en moyennant
les coordonnées de tous les voxels du bloc. Par conséquent, et dans le cas des objets quasi-
ment homogènes, ce nombre va être attenué à cause de la présence des tissus entourant le bloc
considéré. Partant de l’hypothèse que la majorité des photons diffusés l’est à petits angles, nous
pouvons considérer que les photons diffusés traversent une distance égale à la moitié de la dis-
tance parcourue par les photons incidents (c.à.d la moitié de l’épaisseur du bloc) et le nombre
de photons diffusés devient :

(Ndiff )att = (Ndiff )est .exp (−µtot(Ē) .
t

2
) (4.25)

où µtot(Ē) est le coefficient d’atténuation linéaire totale correspondant à l’énergie moyenne du
spectre d’émission.

L’algorithme de correction peut être résumé par :

Pour chaque pixel (u, v) du détecteur
{
Calcul de t et d à travers le "ray tracing"
Détermination de A(t,d) et Γ(t,d)

Pour chaque pixel (u′, v′) du détecteur
{

Calcul du nombre de photons diffusés Ndiff

}
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}

Afin de diminuer le temps de calcul, des réarrangements de pixels (m × n) peuvent être
utilisés. Cela permet de diviser le nombre de pixels M ×N du détecteur par m× n et le temps
d’estimation Tm×n des diffusés devient :

Tm×n =
T

(m× n)2
(4.26)

où T est le temps d’estimation des diffusés pour un détecteur deM×N pixels. La division par le
carré de m×n est due aux deux boucles appliquées sur les pixels du détecteur dans l’algorithme
de correction.

Conversion du nombre en signal

La projection obtenue et qui représente la projection des photons diffusés doit être soustraite
de la projection réelle afin d’obtenir des projections corrigées. Cependant les projections réelles
brutes sont codées sur 12 bits, ce qui montre la nécéssité de convertir le nombre de photons
diffusés en un signal retranchable du signal réel mesuré lors des acquisitions.

Le nombre de photons diffusés obtenu dans chaque pixel du capteur est normalisé par rap-
port à la valeur du "blank scan" (faisceau à plein flux). Autrement dit, la valeur du "blank scan"
mesurée pour chaque pixel est supposée être le signal qui correspond au nombre total de photons
incidents du spectre X simulé et utilisé pour la simulation des "kernels" de diffusion dans la sec-
tion 4.5.6. Une correction des pixels morts dans la projection du "blank scan" est indispensable
avant la conversion pour éviter d’avoir des signaux nuls de diffusion.

4.5.8 Approximation des faisceaux parallèles
Dans notre procédure de correction, nous négligeons l’inclinaison du faisceau X provenant

de la source et arrivant aux pixels du détecteur et nous considérons avoir un système à faisceaux
parallèles. Les paramètres géométriques du système permettent d’avoir un angle d’inclinaison
maximal pour les rayons qui traversent les objets (reconstruits) d’environ 10◦ (L’angle de 10◦ est
l’angle limite que peut avoir un rayon X provenant de la source et touchant les coins inférieurs
de l’objet). Le fait de négliger l’angle d’inclinaison des lignes joignant la source et un pixel
donné revient à supposer que les rayons X ont traversé la même distance perpendiculairement
au capteur et passant par le même pixel comme indiqué dans la figure 4.13.

4.5.9 Approximation barycentrique
Lors de son passage dans la matière, le faisceau de rayons X peut traverser des zones de tissu

mou alternées (Tissu mou - air - tissu mou - ...) telles que illustrées dans la figure 4.14(a). Les
différentes zones de tissu mou traversées tout au long du passage du faisceau X provenant de
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FIGURE 4.13 : Approximation des faisceaux parallèles.

la source et arrivant aux pixels du détecteur, sont assimilées à un bloc d’épaisseur équivalente à
la somme des épaisseurs des zones de tissu mou traversées. La position du bloc équivalent est
déterminée par le calcul de la position barycentrique des voxels de tissu mou traversés par le
rayons X (Figure 4.14(b)) .

4.6 Résultats

4.6.1 Ajustement des données
La figure 4.15 montrent les deux distributions bi-dimensionnelle et uni-dimensionnelle des

photons diffusés simulés pour un bloc d’eau d’épaisseur 20 mm, divisé en 200 voxels de dimen-
sion 0.1× 0.1× 0.1 mm3 chacun.

La courbe rouge de la figure 4.15(b) représente la fonction d’ajustement L(r). D’autre part,
les valeurs des paramètres de la fonction d’ajustement ont été déterminées pour toutes les épais-
seurs allant de 0 à 50 mm par pas de 2 mm.

Des valeurs du coefficient de détermination très proche de 1 ont été obtenues (<R2>≈ 0,99).
A noter que l’ajustement avec une fonction gaussienne a donné des valeurs de <R2> comprises
entre 0,80 et 0,84 pour des épaisseurs de blocs d’eau comprises entre 2 mm et 40 mm. Les valeurs
des deux paramètres de la fonction d’ajustement Γ etA sont représentées dans les figures 4.16(a)
et 4.16(b) en fonction des épaisseurs des blocs d’eau et des distances bloc-détecteur.

Les résultats obtenus montrent que la largeur à mi hauteur Γ augmente quasi-linéairement
lorsque la distance bloc-détecteur augmente, tandis qu’il y a pas de grandes variations dues à
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(a) (b)

FIGURE 4.14 : (a) : Alternance des zones de tissu mou traversées par les rayons X dans le corps
de la souris. (b) : Illustration de l’approximation barycentrique.

l’augmentation des épaisseurs pour la même distance bloc-détecteur. D’autre part, le paramètre
A montrent une dépendance de la distance bloc-détecteur et de l’épaisseur du bloc. Pour une
distance bloc-détecteur donnée, A augmente avec l’augmentation des épaisseurs d’eau traver-
sées. Similairement, pour une épaisseur de bloc d’eau donnée, le paramètre A diminue au fur et
à mesure que le bloc s’éloigne du détecteur.

4.6.2 Validation des approximations considérées
Les figures 4.17(a) et 4.17(b) montrent une comparaison entre les valeurs de la largeur à

mi-hauteur (Γ) et le nombre de photons (A) obtenus dans le cas de deux blocs séparés et dans
le cas d’un seul bloc équivalent dont le centre correspond au barycentre des deux blocs comme
montré précédemment dans la figure 4.14. Les erreurs relatives moyennes pour les différentes
épaisseurs sont de 2.41 % et de 1.19 % pour Γ et A respectivement. Cela montre la validité de
l’application d’une telle approximation dans le cas où le rayon X rencontre des zones de tissus
mous alternées.

La figure 4.18 montre la variation du nombre de photons diffusés dans une projection pour
les deux configurations de la figure 4.13 : La première correspond à des blocs verticaux (bleu) et
la deuxième prend en considération la nature conique du faisceau et correspond au cas des blocs
inclinés (rouge). Pour les quatres épaisseurs étudiées, l’écart relatif moyen était de 2.12 %.

La figure 4.19 montre une comparaison entre les nombres de photons diffusés obtenus en
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(a)

(b)

FIGURE 4.15 : (a) : Distribution bi-dimensionnelle des photons diffusés simulés pour un bloc
d’eau d’épaisseur 20 mm. (b) : Distribution uni-dimensionnelle des photons diffusés (en noir) et
la fonction d’ajustement correspondante (en rouge)(Le nombre de photons incidents est de 4,69
× 108 photons et est égal à l’intégrale du spectre X simulé).

appliquant l’atténuation donnée par la relation de l’équation 4.25 sur les photons estimés à partir
des blocs de dimensions 0.1 × 0.1 × t mm3 et ceux obtenus par simulation Monte Carlo pour
un grand volume de dimensions 20× 20× t mm3. Un très bon accord a été obtenu en utilisant
cette approximation des distances moitiés, et l’écart relatif moyen pour les épaisseurs étudiées
(10, 20, 30 et 40 mm) était de 2.6 %.
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(a)

(b)

FIGURE 4.16 : (a) : Histogramme montrant la variation de la largeur à mi-hauteur en fonction des
épaisseurs et des positions des blocs d’eau traversées. (b) : Histogramme montrant la variation
du paramètreA en fonction des épaisseurs et des positions des blocs d’eau traversées (le nombre
de photons incidents est de 4,69 × 108 photons et est égal à l’intégrale du spectre X simulé).

4.6.3 Cas d’un cylindre

La figure 4.20(c) montre les distributions des coefficients d’atténuations linéaires de deux
images reconstruites d’un cylindre homogène contenant de l’eau de diamètre 4,3 cm. La dis-
tribution en rouge représente celle de l’image non corrigée, et celle en noir représente celle de
l’image corrigée de la diffusion. Les deux pics de chaque distribution représente l’air entourant
le cylindre (valeurs de µ centrées en zéro) et l’eau contenu dans le cylindre. La valeur moyenne
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(a)

(b)

FIGURE 4.17 : (a) : La largeur à mi-hauteur en fonction de l’épaisseur traversée dans le cas d’un
seul bloc et de deux blocs séparés. (b) : Le paramètre A en fonction de l’épaisseur traversée dans
le cas d’un seul bloc et de deux blocs séparés (Le nombre de photons incidents est de 4,69 ×
108 photons et est égal à l’intégrale du spectre X simulé).

du coefficient d’atténuation linéaire a augmenté de 8.8 % avec la correction de la diffusion.
Elle passe de 0.0306 mm−1 dans l’image non corrigée à 0.0333 mm−1 dans l’image corrigée.
La valeur moyenne du coefficient d’atténuation linéaire avant la correction des photons diffu-
sés (0.0306 mm−1) correspond à une valeur d’énergie de 36.5 keV, et qui est égale à l’énergie
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FIGURE 4.18 : Le nombre de photons diffusés en fonction des épaisseurs des blocs verticaux (en
bleu) et des blocs inclinés (en rouge) (Nincident = 106 photons ayant une énergie de 22 keV).

FIGURE 4.19 : Le nombre des photons diffusés atténués par simulation Monte Carlo (bleu) et
par l’approximation des distances moitié (rouge)(Nincident = 106 photons ayant une énergie de
22 keV).

moyenne obtenue par simulation anaylitique du spectre ayant traversé une distance dcyl ≈ 42
mm (dcyl étant la distance la plus traversée par les photons X dans le fantôme cylindrique). Pour
un réarrangement de 8 × 10 pixels, le temps de correction des diffusés par projection était de 2
minutes et 30 secondes en utilisant un simple PC (2.67 GHz, Xeon). Ce temps peut être réduit
en appliquant des réarrangements de pixels plus grands et en limitant la zone d’interêt sur le
capteur dans le cas où les volumes à corriger sont petits.

D’autre part, le SPR estimé à l’aide de la méthode de correction est montré dans la figure
4.21. Une valeur moyenne de 12.82 % a été obtenue pour la même région du capteur étudiée
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(a) (b)

(c)

FIGURE 4.20 : Sections axiales (a) non corrigée et (b) corrigée avec la méthode de correction de
la diffusion. (c) : Distributions du coefficient d’atténuation linéaire pour l’image non corrigée du
cylindre (en noir) et pour celle corrigée avec la méthode de correction de la diffusion (en rouge).

dans la section 4.4 (637 x 301 pixels). Cette valeur est inférieure à celle obtenue expérimenta-
lement en utilisant la plaque de plomb et qui est de 14.66 %. Ceci fait un écart de 12.5 % entre
les valeurs de SPR estimée et expérimentale. Cet écart peut être dû à la non prise en compte des
diffusions multiples dans la procédure de correction d’une part, et à l’utilisation de l’image re-
construite non corrigée comme étant l’objet en négligeant la présence des artefacts d’une autre
part. La non prise en compte des diffusions multiples et l’utilisation d’une image non corri-
gée peuvent introduire des erreurs sur les valeurs de distances calculées et donc sur les valeurs
des photons diffusés estimées. Plus le rapport SPR(estimé)/SPR(expérimental) tend vers le rap-
port des photons de premier ordre simulé, plus l’accumulation des erreurs dues aux différentes
approximations peut être considérée comme négligeable. Comparées aux valeurs expérimen-
tales, les valeurs du SPR obtenues avec la méthode de correction de la diffusion proposée per-
mettent d’évaluer suffisamment la majorité des photons diffusés surtout si le rapport des valeurs
moyennes des SPR (87.4 %) est à peu près égal au pourcentage du nombre de photons diffusés
de premier ordre par rapport à tous les photons diffusés. N’oublions pas que ce rapport varie de
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FIGURE 4.21 : Les distributions du SPR estimé (en rouge) et du SPR expérimental (en bleu)
pour la même région étudiée dans la section 4.4.

80 % à 87 % pour des épaisseurs de 20 mm à 40 mm. Ceci veut dire que la méthode de correction
permet d’apprécier assez finement la proportion prévue de photons diffusés de premier ordre.

La figure 4.22c montre les profils de la ligne horizontale centrale qui apparait dans les figures
4.22a et 4.22b. Le profil en bleu correspond à l’image non corrigée alors que le profil en rouge
correspond à l’image corrigée avec la méthode de correction de diffusion proposée. Ces profils
montrent qu’en appliquant la méthode de correction de la diffusion sur un fantôme cylindrique
à plusieurs matériaux contenant de l’eau, de la poudre d’hydroxyapatite et de l’air où l’artefact
de "cupping" est clair, une diminution de taux de non-uniformité a été observée même si la
présence des matériaux autre que l’eau n’a pas été prise en compte. Cependant, l’artefact de
"cupping" n’a pas pu être éliminé. Le taux de non-uniformité calculé pour le bord et le centre
du cylindre contenant la poudre d’hydroxyapatite a diminué de 24.55 ± 4.03 % dans l’image
non corrigée à 19.07 ± 4.71 % avec la correction. Le contraste entre les régions eau et poudre
d’hydroxyapatite n’a pas énormement changé avant et après correction. Les valeurs de contraste
sans correction et avec correction de la diffusion étaient de C = 0.721 ± 0.006 et C = 0.731 ±
0.007 respectivement.

4.6.4 Cas d’une souris
Taux de correction en masse

La figure 4.23 montre le taux de correction en masse minérale osseuse calculée pour une
image non corrigée et une image corrigée d’une souris avec la méthode de correction de la dif-
fusion. La distribution du taux de correction en masse ne dépasse pas les 4 % avec une valeur
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(a) (b)

(c)

FIGURE 4.22 : Sections axiales des images du fantôme cylindrique (a) non corrigée et (b) corri-
gée avec la méthode de correction de la diffusion. (c) : Profils de la ligne centrale horizontale des
deux coupes axiales : sans correction (en bleu) et avec la correction de la diffusion (en rouge).

moyenne de 1 %. Les figures 4.24a, 4.24b et 4.24c montrent une coupe axiale, coronale et sa-
gittale du taux de correction de masse respectivement pour trois plans quelconques. Ce taux est
faible relativement aux valeurs obtenues en corrigeant le durcissement de faisceau. Cela est dû
au petit volume de la souris et par conséquent aux distances relativement plus petites traversées
par les rayons X dans le corps de la souris ce qui fait diminuer le SPR dans ce cas. Cepen-
dant, comme la correction des photons diffusés fait diminuer les signaux détectés après sous-
traction des projections des diffusés estimées, les valeurs de projections calculées augmentent
(P = ln( Ibs

I
)). Ce qui fait augmenter l’écart entre les valeurs polychromatiques et les valeurs

monochromatiques avec lesquelles la correction de durcissement de faisceau se fait. Il va en
résulter un taux de correction en masse minérale osseuse plus grand que celui obtenu avec les
corrections du durcissement de faisceau tout seul.
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FIGURE 4.23 : Taux de correction en masse osseuse d’une image de souris en appliquant la
méthode de correction de la diffusion.

(a) (b) (c) (d)

FIGURE 4.24 : Coupes (a) axiales, (b) coronales et (c) sagittales montrant le taux de correction
en masse osseuse après une correction de la diffusion pour une image de souris .

Dans la méthode de correction présente dans ce chapitre, la procédure de correction consiste
à estimer les photons diffusés dans l’eau uniquement et arrivant au détecteur. Le cas idéal serait
de prendre en considération la présence des volumes osseux traversés. Malgré l’importance de
la diffusion dans l’os, l’abondance de l’eau dans le corps de la souris permet de réduire l’erreur
relative entre le nombre de photons diffusés obtenue pour le cas d’un bloc constitué majoritai-
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rement d’eau (80 % à 90 %) et des blocs contenant uniquement de l’eau (100 %). A noter que
le nombre des photons diffusés dans l’os varie en fonction de la position du volume osseux qui
change d’une projection tomographique à une autre. Cette variation est fonction de la distance
qui sépare les voxels osseux du détecteur. De plus, l’atténuation des photons incidents affecte le
nombre de photons diffusés dans l’eau avant et après le volume osseux. La figure 4.25b montre
la variation du nombre de photons total par projection en fonction du pourcentage des distances
osseuses traversées pour trois cas différents : le cas 1 correspond à la plus grande distance voxels
osseux-détecteur, le cas 2 correspond au cas où le volume osseux se situe au centre du corps et
donc entouré des voxels de tissus mous ou de l’eau et le cas 3 qui correspond a un volume os-
seux situé à l’extremité du corps favorisant une distance minimale qui le sépare du détecteur.
Ces trois cas sont illustrés dans la figure 4.25a

Comparé au cas où les distances traversées sont à 100% de l’eau, le nombre de photons
diffusés dans les blocs contenant des inhomogénéités osseuses varie énormément en fonction
de la distance qui sépare ces volumes osseux du détecteur. Par conséquent, la valeur du SPR
va varier en fonction de l’angle de projection et les cas qui peuvent être similaires au cas 1 de
la figure 4.25a à un angle θ donné vont correspondre au cas 3 pour l’angle θ + 180 et peuvent
passer par un cas similaire au cas 2 selon la forme de la tranche du corps de l’animal considérée.

(a) (b)

FIGURE 4.25 : (a) Configuration géométrique montrant plusieurs positions possibles des vo-
lumes osseux par rapport au détecteur. (b) : Le nombre total de photons diffusés sur le capteur
pour plusieurs volumes contenant de l’eau et de l’os avec des pourcentages différents et des
positions des volumes osseux différentes. (Avec Nincidents = 4.69 × 108 photons)

La nécessité de prendre la présence de l’os en considération devient de plus en plus impor-
tante avec l’augmentation du pourcentage des distances osseuses traversées et devient nécés-
saire dans le cas où les distances osseuses deviennent majoritaires comme la tête, la queue ou
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les pattes. Dans ce cas où l’os peut être majoritaire par rapport au tissu mou, la considération
des blocs homogènes sera valable et les simulations hors-ligne des blocs sont à faire pour l’os
similairement aux simulations faites avec les blocs d’eau tout en tenant compte de toutes les
possibilités de positionnement des blocs osseux dans l’espace objet propre au système micro-
CT ainsi qu’en considérant toutes les épaisseurs d’os réalistes qui peuvent être traversées dans la
souris ou dans l’animal à étudier. Les approximations considérées dans ce chapitre seront aussi
à vérifier pour le cas de l’os.

Une deuxième approche d’estimation des photons diffusés dans l’os, est de faire corres-
pondre les distances traversées dans les tissus osseux à des distances équivalentes en eau. Avec
cette méthode, l’approximation de l’atténuation serait aussi à vérifier surtout si l’atténuation
n’est pas forcément la même à travers les distances équivalentes en eau et peut varier en fonc-
tion de la position des tissus osseux traversés.
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4.7 Conclusion
Dans ce chapitre nous avons présenté une méthode hybride de correction de la diffusion ba-

sée sur la détermination des "kernels" de diffusion hors-ligne à partir d’un ensemble d’épaisseurs
d’eau pour différentes positions de l’objet à imager par rapport au détecteur. Cette détermina-
tion des "kernels" de diffusion a été faite analytiquement en se basant sur le calcul des sections
efficaces Compton et Rayleigh de premier ordre. Les diffusions multiples n’étaient pas prises en
compte dans la procédure de correction. Un ajustement des données simulées a permis d’obtenir
une carte de paramètres de la fonction d’ajustement en fonction des épaisseurs d’eau traversées
ainsi que de la distance séparant les blocs d’eau étudiés du détecteur.

L’utilisation d’un algorithme de "ray tracing" est indispensable dans cette méthode. Ce qui
permet de déterminer les épaisseurs traversées par les rayons X provenant de la source et arrivant
à chaque pixel du capteur. Cet algorithme permet aussi de déterminer les coordonnées des voxels
traversés pour pouvoir déterminer une position barycentrique de l’épaisseur traversée. La posi-
tion barycentrique déterminée permet de calculer la distance bloc-détecteur. Les paramètres sont
donc déterminés par une interpolation des tableaux bidimensionnels précalculés des paramètres
de la fonction d’ajustement.

Le nombre de photons diffusés estimé est converti en un signal pour qu’il puisse être soustrait
du signal détecté. La conversion est faite en considérant que le signal à plein flux de chaque pixel
correspond au nombre de photons incident initial utilisé lors de la simulation des "kernels" de
diffusion.

Un écart de 12.5 % a été obtenu entre les valeurs expérimentales de SPR et les valeurs
calculées de SPR par la méthode proposée pour une projection d’un fantôme cylindrique de 4.3
cm de diamètre. Cet écart peut être expliqué par la non prise en compte des diffusions multiples
et dont la proportion par rapport aux diffusions de premier ordre augmente avec la taille des
volumes imagés. Le taux de correction en masse osseuse obtenu avec l’application de cette
méthode de correction de la diffusion n’a pas dépassé les 4 %.

Une combinaison de cette méthode avec une correction du durcissement de faisceau peut
aboutir à des taux de correction en masse plus importantes qu’en corrigeant le durcissement
de faisceau sans tenir compte de la présence des diffusés dans les projections tomographiques.
D’autre part, cette méthode peut être améliorée si on tient compte des inhomogénéités présentes
dans les objets imagés et des diffusions multiples. Cette amélioration devient indispensable lors-
qu’il s’agit de grands volumes comme par exemple les systèmes tomodensitométriques humains.
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5.1 Introduction : mucoviscidose et ostéoporose
La mucoviscidose (ou " cystic fibrosis ", CF) est l’une des maladies génétiques récessives

les plus fréquentes avec des incidences à la naissance de 1/2500 à 1/3500 dans le monde oc-
cidental [103]. La mutation la plus connue responsable de cette maladie est la mutation F508
(une fréquence de 80 % parmi plus de 500 mutations différentes causant la mucoviscidose),
qui est une mutation d’un gène du chromosome 7 codant une protéine, CFTR (Cystic Fibrosis
Transmembrane Conductance Regulator). Cette maladie se caractérise surtout par des troubles
respiratoires et digestifs, une insuffisance pancréatique et une malabsorption intestinale [103].
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Aujourd’hui, la mucoviscidose n’est pas une maladie curable et une personne atteinte de cette
maladie a une espérence de vie très réduite par rapport aux personnes saines. Le progrès de la
prise en charge de cette maladie a augmenté l’espérance de vie des patients CF de 40 ans. Elle
passe ainsi de 7 ans dans les années 60 à 47 ans en 2005 [104]. Cet allongement de la survie
des personnes atteintes de mucoviscidose a permis à plusieurs études de confirmer la présence
d’une perte osseuse chez les patients CF [105–110].

D’autre part, des études ont montré que l’activité physique crée un stress mécanique sur les
os et aide à améliorer la qualité de la composition osseuse [111–113]. D’autres études ont montré
l’intérêt des exercices physiques sur l’augmentation de la masse osseuse et sur la protection
contre la baisse de densité minérale osseuse [114–122].

Dans ce chapitre, nous souhaitons étudier l’évolution de la densité osseuse au cours de la vie
des souris atteintes de la mucoviscidose grâce à notre système de micro-tomodensitomètre.

Nous voulons montrer l’effet de l’activité physique sur la densité osseuse au cours de la vie
des souris atteintes de la mucoviscidose. La densité minérale osseuse (BMD, "Bone Mineral
Density") et la masse minérale osseuse (BMC, "Bone Mineral Content) vont être déterminées à
partir des images CT (corrigées et non corrigées) pour chaque souris étudiée et comparées tout au
long de l’étude qui s’étale sur une période de cinq mois. Des comparaisons des résultats obtenus
entre des souris ayant exercé une activité physique régulière forcée et des souris sédentaires
seront également analysées et discutées.

5.2 Protocole expérimental

Afin de montrer l’importance de l’activité physique sur l’évolution de la densité minérale
osseuse en présence d’une perte osseuse, nous avons utilisé un tapis de course divisé en 16
compartiments (figgure 5.1) pour faire courir des souris transgéniques portant la mutation du
gène codant la CFTR et des souris normales cinq jours par semaine à une vitesse de 17 cm/s
environ, pendant 5 mois avec une durée de course de 25 min par jour. Toutes les souris avaient
le même régime alimentaire pendant la durée de l’expérience. L’ensemble des souris a été divisé
en plusieurs groupes :
- des souris normales qui ont exercé une activité physique forcée (TC).
- des souris malades qui ont exercé une activité physique forcée (MC).
- des souris normales sédentaires (T ∅).
- des souris malades sédentaires (M ∅).

Cette étude a démarré en janvier 2013. Nous avons choisi des souris sont adultes car les
variations en densité minérale osseuse dues à la croissance sont négligeables. Tous les mois à
partir de janvier, des images CT sont enregistrées pour toutes les souris. Dû à la fragilité des
souris à cause de la maladie, le nombre de souris a diminué de 34 à 29 souris entre le premier et
le dernier mois de l’étude. Les souris ont été réparties aléatoirement dans les différents groupes.
Le tableau 5.1 montre le nombre de souris qui ont survécu jusqu’à la fin de l’expérience et qui
ont été étudiées par la suite.
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FIGURE 5.1 : Photographie du tapis de course.

Dans ce chapitre, nous allons comparer les résultats entre le mois de départ (janvier) et le
mois final de l’étude qui était fixé au mois de mai à cause de la mort des souris malades au cours
de l’étude. Les tableaux C.1 et C.2 de l’annexe C montrent toutes les souris qui ont débutés
l’expérience en janvier 2013 jusqu’à mai ainsi que le sexe, l’âge et la survie jusqu’à la fin de
l’étude.

Male Femelle
T∅ 9 5
TC 3 6
M∅ 1 1
MC 2 2

TABLE 5.1: Répartition des souris étudiées.

5.2.1 Détermination des zones d’intérêts
Afin de suivre l’évolution de la masse et de la densité osseuse avec une bonne précision,

nous avons utilisé le logiciel de traitement d’images ANATOMIST 1 qui permet de visualiser les

1. http ://brainvisa.info/index_f.html
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images tridimensionnelles des souris. Il est possible de définir des zones d’intérêts à étudier.
Les zones d’intérêt sont des parallélépipèdes rectangles déterminées à partir des coordon-

nées des voxels constituants les coins des boites. Une segmentation basée sur un simple seuillage
permet de différencier les zones osseuses des tissus mous ou de l’air entourants (avec une éli-
mination du lit). Deux zones du squelette de la souris vont être suivies. A cause du risque de
fractures vertébrales très important chez les patients CF, la première zone d’étude sera une zone
vertébrale qui couvre les lombaires (L1-L5). La deuxième est une partie plus grande du sque-
lette qui couvre trois vertèbres thoraciques, les vertèbres lombaires jusqu’au bas du bassin. La
deuxième zone a été choisie pour couvrir le corps entier. Ces deux zones d’étude sont préséntées
dans les figures 5.2a et 5.2b.

(a) (b)

FIGURE 5.2 : Coupes sagittales montrant (a) les cinq lombaires sélectionnées pour l’étude de
l’évolution de la masse minérale vertébrale et (b) une partie plus grande du squelette couvrant
trois vértèbres thoraciques, les lombaires et le bassin.

Concernant la deuxième zone d’intérêt et afin d’avoir des résultats non érronés par la varia-
tion des volumes osseux appartenant aux boîtes d’intérêts choisies d’un mois à un autre et d’une
souris à une autre, nous avons retenu la partie commune la plus grande des squelettes des souris
dans les deux mois de l’étude (mois de janvier et mois de mai). Cependant, le positionnement
de la souris peut être génant pour le calcul des valeurs de masses minérales osseuses, surtout
quand des régions osseuses comme les pattes peuvent parfois être spatialement comprises dans
les boîtes d’intérêt déterminées et parfois non. Cela induit une erreur sur les valeurs de masses
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minérales osseuses calculées dans ces zones. Pour cela, seules les valeurs de densité osseuse
(BMD) sont calculées pour la deuxième zone d’intérêt du squelette. Alors que pour la région
couvrant les lombaires et qui n’est quasiment pas influencée par le positionnement des autres
organes de la souris grâce à son petit volume, nous calculons les deux valeurs de densité de
masses minérales osseuses (BMD et BMC).

5.3 Correction de la diffusion et du durcissement de faisceau
Dans ce chapitre nous allons déterminer les masses et densités minérales osseuses à partir des

images corrigées de la diffusion et du durcissement de faisceau. L’organigramme de la figure 5.3
montre la procédure de correction des deux phénomènes étudiés dans les chapitres précédents.
Tout d’abord, les données brutes mesurées sont utilisées pour aboutir à une première image
reconstruite de la souris. Cette image reconstruite joue le rôle de l’objet (la souris) et est utilisée
dans la procédure de correction de la diffusion. Les signaux estimés sont ensuite soustraits des
sigaux réels mesurés lors de l’acquisition tomographique.

FIGURE 5.3 : Procédure de correction de la diffusion et du durcissement de faisceau.
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Une deuxième reconstruction de l’image donne naissance à une image reconstruite corrigée
de la diffusion. Ensuite, les projections corrigées de la diffusion sont utilisées dans la procédure
de correction du durcissement de faisceau. Cela permet d’obtenir les projections corrigées du
durcissement de faisceau. Une dernière reconstruction aboutit à l’image corrigée finale qui sera
utilisée pour le calcul des densités et des masses minérales osseuses.

5.4 Résultats

5.4.1 Taux de correction en masse minérale osseuse

Les figures 5.4a, 5.4b et 5.4c montrent des coupes coronales des taux de correction en masse
(définis dans la section 3.6.3 du chapitre 3) calculés en corrigeant la diffusion, le durcissement
de faisceau et en corrigeant les deux phénomènes ensemble respectivement pour un même plan
d’image et sur la même échelle allant de 0 jusqu’à 14 %. Le taux de correction de masse avec la
correction de la diffusion est faible (inférieur à 3 %) en comparaison avec le cas de la correction
du durcissement de faisceau (valeurs entre 1 % et 14 %). Cependant, en combinant les deux
méthodes de corrections, les zones où les valeurs de taux de correction en masse étaient faibles
(autour de 2 % : couleur violette) ont eu des valeurs plus grandes (de 6 a 7 % : couleur bleu
clair/vert). Ce décalage vers des pourcentages de correction plus grands peut être observé sur
tout le squelette. De plus, l’apparition des zones additionnelles où le taux de correction est
supérieur à 10 % (couleur rouge) est observée.

(a) (b) (c)

FIGURE 5.4 : Sections coronales montrant sur la même échelle le taux de correction de masse
avec (a) : la correction de la diffusion, (b) : la correction du durcissement de faisceau et (c) : la
correction de la diffusion et du durcissement du faisceau.

La figure 5.5 montre les distributions du taux de correction de masse minérale osseuse sur
tout l’ensemble du squelette de la souris en corrigeant la diffusion (en rouge), en corrigeant le
durcissement de faisceau (en bleu) et en combinant les deux corrections ensemble (en noir).
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FIGURE 5.5 : Les taux de correction en masse obtenus sur l’ensemble d’un squelette d’une souris
en appliquant la correction de la diffusion (en rouge), la correction du durcissement (en bleu) et
les deux corrections ensemble (en noir).

Comme mentionné dans le chapitre précédent, le taux de correction en masse minérale os-
seuse n’a pas dépassé les 4 % en corrigeant uniquement la diffusion. En corrigeant le durcis-
sement de faisceau, des valeurs maximales de correction atteignant 17 % ont été obtenues. En
corrigeant la diffusion et le durcissement de faisceau ensemble, la distribution du taux de cor-
rection en masse est décalée vers les valeurs supérieures par rapport au cas où uniquement le
durcissement de faisceau est corrigé et la moyenne de la distribution a augmenté de 4.51 ± 0.33
à 6.05 ± 0.43 (voir tableau 5.2).

Méthodes de correction Valeur moyenne
(%)

Pourcentage des
voxels où (∆M

M )(%) >
5 %

Pourcentage des
voxels où (∆M

M )(%) >
10 %

Correction de la diffusion 1.09 ± 0.49 0.00 ± 0.00 0.00 ± 0.00
Correction du durcissement de
faisceau

4.51 ± 0.37 34.60 ± 8.68 3.00 ± 1.26

Correction de la diffusion et
du durcissement de faisceau

6.33 ± 2.90 63.60 ± 5.00 7.80 ± 2.31

TABLE 5.2: Tableau montrant la valeur moyenne du taux de correction en masse minérale os-
seuse ainsi que le pourcentage des voxels osseux où le taux de correction a dépassé les 5 % et
les 10% pour chaque correction appliquée.

Le pourcentage des voxels où le taux de correction de masse est supérieur à 5 % a augmenté
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de 34.60 ± 8.68 % avec la correction du durcissement de faisceau toute seule jusqu’à 63.60 ±
5.00 % en combinant la correction de la diffusion avec celle du durcissement de faisceau. De
même, le nombre de voxels, ayant un taux de correction supérieur à 10 % est augmenté de 3.00
± 1.26 % quand on prend en compte la correction du durcissement de faisceau à 7.80 ± 2.31
% quand on prend en compte les deux corrections (durcissement de faisceau et diffusion). Cela
est dû à l’augmentation de la valeur de projection corrigée de la diffusion (P = Ln( I0

I
), ce qui

augmente l’écart entre les données polychromatiques et monochromatiques lors de la correction
du durcissement de faisceau.

5.4.2 Evolution de densité et masse minérales osseuses
Les histogrammes de la figure 5.6 montrent les taux de variation avec et sans correction de

la densité minérale osseuse (figure 5.6a) et de la masse minérale osseuse moyennes (figure 5.6b)
des vertèbres lombaires des souris qui ont couru (TC : normales et MC : malades) et des souris
sédentaires (T ∅ : normales et M ∅ : malades) entre le premier mois de l’étude (janvier) et le
dernier mois (mai). Les mesures de densités et de masses osseuses corrigées sont données en
couleur rouge, alors que celles non corrigées sont représentées en couleur bleue.

Les informations qui peuvent être tirées des données corrigées et non corrigées ne sont pas
les même dans les différents cas de souris considérés. Si nous prenons le cas des souris T ∅ de la
figure 5.6a où la densité minérale osseuse semble inchangée à partir des résultats non corrigées.
Un autre exemple que nous pouvons donner est celui du taux de variation de la masse minérale
osseuse de la figure 5.6b où ce dernier semble être identique pour les deux lots de souris T ∅
et TC si nous nous basons sur des images non corrigées. Tandis que ce n’est pas le cas si nous
appliquons les corrections sur les images etudiées, et le taux de variation de la masse minérale
osseuse obtenu pour les souris TC est presque égal au double de celui obtenu pour les souris T ∅.

La figure 5.6a montre que seules les souris M ∅ ont eu une diminution de densité minérale
osseuse. La plus grande augmentation de densité minérale lombaire a été observée pour les
souris normales qui ont couru (TC).

Concernant les souris atteintes de la mucoviscidose et qui ont couru (MC), le taux d’augmen-
tation de densité minérale osseuse était presque égal à celui observé avec les souris normales
sédentaires (T ∅).

D’autre part, la figure 5.6b montre que toutes les souris de l’étude ont eu une augmentation
de masse minérale osseuse au niveau des lombaires. Cependant, cette augmentation n’est pas
similaire pour les quatre lots de souris étudiées. L’augmentation la plus importante était pour les
souris MC.

La figure 5.7 montre le taux de variation de la densité minérale osseuse de la partie du
squelette selectionnée comme indiqué dans la section 5.2.1. Pareillement au résultats obtenus
avec les lombaires, la seule diminution de densité minérale osseuse a été observée chez les
souris M ∅ et l’augmentation la plus grande de densité minérale osseuse était pour les souris TC.
D’après les figures 5.6 et 5.7, nous pouvons remarquer que la différence entre données corrigées
et non corrigées varie d’un lot de souris à un autre. Dans certains cas où aucune correction



5.4. Résultats 115

(a)

(b)

FIGURE 5.6 : Histogrammes montrant les taux de variations avec (en rouge) et sans (en bleu)
correction de (a) : la densité minérale osseuse lombaire et de (b) : la masse minérale osseuse
lombaire des souris étudiées entre le premier et le dernier mois de l’étude.

n’est appliquée, cela pourrait causer un diagnostic erroné. Néanmoins, il ne faut pas oublier les
incertitudes sur les mesures et qui sont dues majoritairement au nombre trop limité de souris
étudiées. Avoir une grande statistique permet d’avoir des résultats avec moins d’erreurs et ainsi
donne la possibilité de tirer des conclusions plus pertinantes.

D’après les résultats concernant l’évolution de la densité minérales osseuse, la présence d’un
déficit osseux est observé chez les souris sédentaires atteintes de la mucoviscidose que ce soit au
niveau des lombaires ou de l’autre région sélectionnée du squelette. Nous avons remarqué aussi
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FIGURE 5.7 : Histogrammes montrant les taux de variations de la densité minérale osseuse avec
(en rouge) et sans (en bleu) correction de la partie du squelette indiquée dans la section 5.2.1.

qu’il y avait une différence entre les poids moyens des souris malades (MC : P = 19.70 ± 1.2
g, M ∅ : P = 20.25± 1.56 g) et normales (TC : P = 24.50± 3.73 g, T ∅ : P = 24.56± 3.07 g)
au premier mois de l’étude. Cette différence a augmenté au fur et à mesure de l’expérience. Les
poids moyens des souris malades sont restés quasiment stables (MC : P = 21.05± 2.83 g, M ∅ :
P = 22.45±1.76 g) alors que ceux des souris normales ont augmenté (TC : P = 27.62±4.61 g,
T ∅ : P = 33.78± 8.05 g). La figure 5.8 montre l’évolution des poids moyens par souris pendant
les 6 premiers mois de l’étude.

FIGURE 5.8 : L’évolution du poids moyen par souris pour les différents lots de souris pendant
les six premiers mois de l’étude.

Les résultats obtenus montrent l’influence de la course sur la densité minérale osseuse. Dans
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le cas d’une présence de mucoviscidose, la densité minérale osseuse est susceptible de diminuer
tout au long de la vie des souris. L’activité physique régulière exercée par les souris atteintes de
la mucoviscidose a permis non seulement de limiter cette diminution, mais de provoquer une
augmentation de la densité et la masse minérale osseuse. En effet, l’influence de l’activité phy-
sique a été montrée dans plusieurs études en présence ou en absence de certaines maladies même
pour des souris agées. L’effet de l’activité physique a été observé sur des rats ayant couru sur un
tapis de course par rapport à des rats sédentaires [119]. Une augmentation de la densité minérale
fémorale pour les rats en exercice a été observée. Cependant, d’autres études ont montré que
des activités physiques intenses peuvent causer une diminution des densités minérales osseuses
mesurées [121]. D’autres travaux ont montré que la densité minérale osseuse est plus grande
chez les souris agées (des deux sexes : males et femelles) qui ont exercé une activité régulière
de natation que les souris sédentaires [113]. Une différence a été observée dans la même étude
en fonction du sexe de la souris et l’effet de l’exercice physique était plus important chez les
femelles que ches les males. Dans notre étude, la perte des souris au cours de l’expérience ne
nous a pas permis de tirer des conclusions en fonction du sexe de l’animal. Cependant, l’effet
de l’activité physique pour les deux sexes était clair dans notre cas. L’augmentation du nombre
de souris participant à l’expérience permettra de tirer des conclusions généralisables avec moins
d’erreurs.

5.5 Conclusion

Dans ce chapitre nous avons suivi l’évolution de la densité et de la masse minérales osseuses
des souris atteintes de la mucoviscidose où la présence d’une perte osseuse a été vérifiée dans
plusieurs études. Nous avons étudié aussi l’influence de l’activité physique avec contraintes
mécaniques sur l’évolution de la densité et la masse minérale osseuses chez les souris saines et
malades.

Dans une première partie, nous avons comparé les résultats de l’application des méthodes
de correction de la diffusion et du durcissement de faisceau présentées dans les deux chapitres
précédents sur le taux de correction en masse minérale osseuse. Les résultats obtenus avec l’ap-
plication de la correction de la diffusion toute seule étaient modestes devant l’application de la
correction du durcissement de faisceau. En combinant les deux méthodes de correction, de la
diffusion et du durcissement de faisceau, nous avons montré que la moyenne de la distribution
du taux de correction en masse des voxels osseux a augmenté de 4.51 ± 0.37 % à 6.05 ± 0.43%
et le pourcentage des voxels corrigés où le taux de correction en masse est supérieur à 5 % et à
10 % a augmenté.

Ensuite, nous avons étudié l’évolution de la densité et la masse minérale osseuse chez les
souris atteintes de la mucoviscidose en présence et en absence d’une activité physique régulière.
Nous avons étudié 4 groupes de souris : des souris malades sédentaires (M ∅), des souris malades
qui courent (MC), des souris normales au repos (T ∅) et des souris normales qui courent (TC).
Nous avons évalué la variation de la densité et la masse minérale osseuse entre le premier et le
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dernier mois de l’étude. Tout d’abord, nous avons montré que les résultats non corrigés peuvent
modifier les taux de variation de densité et masse minérales osseuses et donc permettent de tirer
des conclustions qui peuvent être erronnées en ce qui concerne l’évolution des taux de correction
de masse pour chaque groupe de souris étudié.

Les résultats de mesure de densité minérale osseuse ont montré une diminution claire chez
les souris malades sédentaires (M ∅) pour les deux régions d’intérêt choisies du squelette de la
souris. Les souris malades qui ont couru pendant la durée de l’étude ont montré une augmenta-
tion de la densité et de la masse minérale osseuse. Cette augmentation était comparable à celle
des souris normales qui étaient au repos. Les résultats obtenus montrent l’intérêt de l’activité
physique régulière dans l’augmentation de la densité minérale osseuse chez les souris présen-
tant une ostéoporose où la densité osseuse subit une baisse tout au long de la vie de la souris,
tel qu’il était le cas avec les souris M ∅. Un des problèmes rencontrés lors de l’étude, était la
mort des souris atteintes de la mucoviscidose avec l’avancement de l’âge. Il en a resulté une
diminution de la statistique et par conséquent des erreurs sur les résultats obtenus plus grandes.
La reprise de l’étude est prévue afin d’augmenter le nombre de souris étudié et ainsi avoir des
résultats avec des erreurs relativement inférieures.
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Ce travail de thèse comporte deux parties principales. La première partie concerne la correc-
tion de deux phénomènes physiques très connus dans le monde de l’imagerie et de la tomoden-
sitométrie X précisemment et qui sont : le durcissement de faisceau et la diffusion des rayons X.
Ces deux phénomènes dégradent la qualité des images tridimensionnelles reconstruites en to-
modensitométrie et causent l’apparition des artefacts et une mauvaise estimation des valeurs du
coefficients d’atténuations linéaires reconstruites. La correction de ces deux phénomènes permet
de mieux estimer les coefficients d’atténuation linéaires reconstruits et de réduire et/ou éliminer
les artefacts dans les images obtenues. La deuxième partie consiste en un suivi de l’évolution
de la masse et de la densité minérales osseuses des souris atteintes de mucoviscidose. Le but est
d’étudier la variation de ces deux grandeurs entre le premier mois et le dernier mois d’une expé-
rience qui consiste à imposer aux souris (malades et normales) une activité physique régulière.
Nous souhaitons montrer l’intérêt de cette activité sur les variations de masse et densité osseuse
sur des souris atteintes de mucoviscidose en profitant des résultats de certaines études qui ont
montré la présence d’une perte osseuse chez les patients atteints de la mucoviscidose.

Après avoir donné quelques généralités sur la tomodensitométrie X ainsi que sur le prétrai-
tement des images radiologiques bi-dimensionnelles acquises jusqu’à la reconstruction et l’ob-
tention des images reconstruites tridimensionnelles de l’objet, nous avons expliqué le principe
physique du durcissement de faisceau et donné un aperçu bref sur les méthodes de correction du
durcissement de faisceau existantes.

Ces méthodes se divisent entre l’utilisation des filtres, la linéarisation, les méthodes bi-
énergie et les méthodes de post-reconstruction. Récemment, des méthodes combinant la linéa-
risation à une post-reconstruction ont été publiées. Dans notre travail, nous avons développé
une nouvelle méthode de correction expérimentale qui prend en compte les inhomogénéités qui
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peuvent être présentes dans le corps de l’animal. Cette méthode est basée sur l’utilisation d’un
algorithme de "ray tracing" qui permet de calculer les projections pour chaque matériau. Les
valeurs de projections calculées sont corrigées selon des courbes d’atténuations déjà faites pour
chaque matériau. Dans notre méthode, nous avons considéré les deux matériaux suivant : l’eau
(équivalent au tissu mou) et la poudre d’hydroxyapatite (consitituant majeur de l’os).

Nous avons comparé les résultats de notre méthode de correction obtenus avec ceux d’une
méthode de linéarisation basique qui considère que tout objet est homogène. Nous avons montré
que cette méthode a permis d’éliminer l’artefact de "cupping" que la méthode de linéarisation
basique n’a pas pu éliminer. Nous avons également montré que la prise en compte de la non-
homogénéité présente dans l’objet considéré permet de réduire les artefacts de "cupping" et
d’éliminer/réduire les traits sombres qui apparaissent entre des régions relativement denses. Une
amélioration de contraste a été observée. De plus, un taux de correction de masse jusqu’à 15 %
a été observé pour certains voxels. La correction du durcissement de faisceau nous a permis de
calculer la masse du fémur calculée à partir des images CT et de converger vers les valeurs des
masses réelles pesées (un écart par rapport aux valeurs réelles de 14,3 ± 1,1 % sans aucune
correction et de 7,2 ± 2,8 % en appliquant notre méthode de correction).

Concernant la correction de la diffusion, nous avons cité brièvement les méthodes de cor-
rection existantes qui permettent de réduire et/ou d’éliminer le signal provenant des photons
diffusés. Ces méthodes sont divisées entre l’élimination physique des diffusés et entre les mé-
thodes numériques basées sur des modèles physiques ou sur des simulations analytiques ou
Monte Carlo. Dans ce travail de thèse, nous avons présenté une nouvelle méthode basée sur la
détermination des noyaux de diffusion pour plusieurs épaisseurs d’eau par simulation analytique
des diffusés de premier ordre dans un premier temps. Les noyaux de diffusion ont été créés à par-
tir des blocs fins d’eau d’épaisseurs variées et à des distances différentes par rapport au capteur.
Les distributions sont ajustées par une fonction dont les paramètres sont fonctions de l’épaisseur
et de la distance bloc-détecteur. Les cartes des paramètres sont ainsi stockées dans des tableaux
bidimensionnels pour être utilisées ultérieurement dans la procédure de correction. En consi-
dérant que la majorité du corps du petit animal est constituée d’eau, et que le pourcentage des
distances traversées par les photons X dans le tissu mou représentent plus que 85 % dans une
grande partie du corps de la souris quand allongée sur le lit du micro-tomodensitomètre, notre
étude était restreinte sur l’estimation et la correction des diffusés dans l’eau tout au long du
parcours des rayons X. La méthode de correction utilise une première reconstruction de l’image
et un algorithme de "ray tracing" est employé pour calculer les distances et les coordonnées des
voxels d’eau (ou de tissu mou) traversés. Pour chaque épaisseur et position barycentrique des
blocs d’eau, les paramètres de la fonction d’ajustement sont déterminés par interpolation des
cartes déjà effectuées hors-ligne. Un rapport de diffusé-sur-primaire (SPR) estimé à partir de
la méthode présentée comparable à celui déterminé expérimentalement a été obtenu. La valeur
moyenne de SPR estimé obtenue à partir de la méthode proposée représente la même proportion
de la valeur moyenne expérimentale obtenu que celle des photons diffusés de premier ordre par
rapport au nombre total des diffusés. De plus, l’artefact du "cupping" a été réduit dans le cas
d’un cylindre non-homogène. Une légère correction de la masse minérale osseuse a été obtenue
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avec la correction de la diffusion. Et le taux de correction obtenu reste relativement faible devant
ce qu’il a été obtenu avec le durcissement de faisceau (inférieur à 4 %). Nous avons aussi montré
qu’en corrigeant la diffusion, les profils des projections calculées à partir des premières images
non reconstruites convergent vers les profils des projections réelles. Cela permet de réduire l’er-
reur sur le calcul des projections pour chaque matériau obtenu à partir de l’algorithme du "ray
tracing" ce qui va permettre d’avoir des taux de correction de masse plus grande en corrigeant
le durcissement de faisceau.

Dans le dernier chapitre, nous avons montré que la combinaison de la correction de la dif-
fusion avec la correction du durcissement de faisceau a permis d’augmenter la moyenne de la
distribution du taux de correction de masse minérale osseuse avec une augmentation remar-
quable du nombre des voxels où le taux de correction est supérieur à 5 % et à 10 %. Nous avons
ensuite étudié les densités et les masses minérales osseuses de souris atteintes de mucoviscidose
et des souris normales, toutes les deux divisées entre souris qui exercent une activité physique (la
course) et souris sédentaires. Tout d’abord, une comparaison entre les données obtenues à partir
des images CT non corrigées et celles obtenues à partir des images CT corrigées de la diffusion
et du durcissement de faisceau a montré une différence pour certains lots de souris concernant
les résultats des taux de variations de la BMD et de la BMC. Cela a pour effet d’influencer les
conclusions qui peuvent être tirées. Une diminution de densité minérale osseuse a été remar-
quée chez les souris malades sédentaires. Alors qu’une augmentation très claire a été observée
chez les souris malades et qui ont couru toute la période de l’expérience. L’intérêt de l’activité
physique dans l’influence sur la densité osseuse a été révélé malgré la faible statistique à cause
de la mort des souris atteintes de la mucoviscidose. La reprise de l’expérience avec un nombre
plus élevé de souris pourra être utile pour diminuer les erreurs sur les valeurs mesurées. Dans ce
chapitre, La zone d’intérêt étudiée correspond à des régions où le tissu mou est majoritaire. A
noter que dans le cas où l’étude se consacre à des régions où l’os est majoritaire, il faut simuler
les noyaux de diffusion à partir de l’os (de l’hydroxyapatite) et obtenir les cartes de paramètres
similairement à ce qui a été fait pour l’eau.

La convergence des valeurs de masse osseuses vers les masses réelles en corrigeant le durcis-
sement de faisceau ouvre la porte pour une détermination plus quantitative de la densité minérale
osseuse surtout qu’actuellement les résultats médicaux sont données sous forme d’un "Z-score"
ou d’un "T-score", et qui n’est qu’une mesure de la déviation par rapport aux valeurs moyennes
d’une population de référence et qui en fonction de l’âge, du sexe, le poids et de la race... Le petit
écart par rapport aux valeurs réelles pourrait être réduit en optimisant les courbes d’atténuations
effectués en utilisant de la poudre osseuse obtenue à partir d’un squelette réel tout en gardant
une masse volumique proche de celle de l’os réel. Cet écart pourrait également être reduit en
agrandissant le volume du conteneur de poudre afin de pouvoir étaler la poudre sur tout le cap-
teur et obtenir, par incrémentation de l’épaisseur à chaque fois, les paramètres de la fonction
d’ajustement pour chaque pixel comme ils ont été obtenus en utilisant les plaques de PMMA.

A la suite de ce travail, plusieurs points peuvent être abordés :



122 Chapitre 6. Conclusion générale et perspectives

- Concernant la diffusion, si nous voulons considérer l’animal comme étant un corps inho-
mogène qui contient de l’eau et de l’os, la méthode de correction de la diffusion exige d’être
développée pour tenir compte de cette inhomogénéité. Cela est d’autant plus important si nous
nous intéressons à étudier des zones d’intérêt où l’os est majoritaire. La prise en compte de la
présence de l’os peut être effectuée en simulant des cas de non-homogénéités variés qui peuvent
être rencontrés lors d’une acquisition réelle. Une combinaison entre des épaisseurs d’eau et d’os
pourrait être suggérée. Dans ce cas, les paramètres de la fonction d’ajustement (qui ne sera pas
forcément la même) seront en fonction des épaisseurs d’eau, des épaisseurs d’os, de la distance
volume d’eau-détecteur, de la distance volume osseux-détecteur et très probablement de l’ordre
de succession et de l’alternance de ces volumes entre eux. Dans le cas où le nombre de photons
diffusés est influencé par l’angle d’inclinaison des faisceaux X provenant de la source et arri-
vant à chaque pixel, l’angle d’inclinaison devrait être un paramètre supplémentaire à ajouter à
la fonction d’ajustement.

- Afin de pouvoir tirer des conclusions plus pertinantes au niveau de l’évolution de la masse
et de la densité osseuse, un nombre plus grand de souris participant à l’expérience est exigé. De
plus, avec un nombre assez suffisant de souris, les conclusions pourraient être plus restreintes et
catégorisées en fonction du sexe de l’animal, de son âge et même de l’intensité et de la durée de
l’exercice physique imposé.

- L’utilisation d’un recalage à l’aide d’un modèle de souris permettra de faire correspondre
les voxels (osseux par exemple) à ceux d’un modèle déjà défini suite à un ensemble de transfor-
mations géométriques. Le recalage consiste à combiner ou "fusionner" les informations d’une
image donnée avec un modèle bien connu de souris (ou du squelette). Par conséquent, cela va
permettre de développer l’étude pour pouvoir étudier des zones plus petites du squelette avec
plus de précision quelque soit le positionnement de l’os étudié qui peut être différent d’une
image à une autre pour la même souris (comme les pattes et les fémurs par exemple).

- Pour des régions où l’image peut être influencée par le mouvement respiratoire, une mé-
thode de correction de ce mouvement doit être implémentée si nous souhaitons étudier les ver-
tèbres thoraciques par exemple. L’introduction des modèles de compensation du mouvement
pourrait être plus pratique que l’utilisation des méthodes de correction de mouvement qui se
basent sur la synchronisation des acquisitions avec la période d’immobilisation de la cage tho-
racique surtout si nous disposons d’un grand nombre d’images à analyser.
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A
Simulation analytique du système micro-CT

A.1 Simulation de la source X

Nous avons utilisé un générateur de photons X basé sur le modèle analytique de Tucker,
Barnes et Chakraborty (TBC) qui permet de prédire le nombre de photons X émis NB(E) à une
énergie E donnée, selon l’équation suivante :

NB(E) =
αr2
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A

∫ T0
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B(E, T )

T
(T +m0c

2)(
1

ρ

dT

dx
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T 2
0 − T 2

ρCtanθ
)dT (A.1)

avec,
α : la constante de structure fine,
re : le rayon de l’électron,
A : la masse atomique de l’anode,
Z : le numéro atomique de l’anode,
B : le nombre de photons produits par électron,
ρ : la masse volumique du matériau de l’anode,
µT (E) : le coefficient d’atténuation linéaire de l’anode,
T =

√
T 2

0 − ρCx : l’énergie cinétique de l’électron pour une profondeur x dans l’anode,
C : une constante déterminée empiriquement par Thomson et Whiddington.
Des termes d’atténuations peuvent s’ajouter à l’équation précédente en fonction des filtres et des
fenêtres de sortie qui existent.
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A.2 Simulation du détecteur
Le spectre détecté est obtenu en calculant pour chaque énergie du spectre émis, le nombre

des photons absorbés dans le scintillateur. Le nombre de photons détectés dans un pixel donné
en absence d’objet pour une énergie E donnée peut s’écrire :

Ndet(E) = N0(E)( 1− exp(−
∫
L

µsci(x, y, z, E)dL) ) (A.2)

avec,
N0(E) : le nombre de photons émis à l’énergie E,
L : l’épaisseur de la couche scintillante du détecteur,
µsci : le coefficient d’atténuation linéaire du scintillateur.

Un facteur d’échelle (FE) est calculé pour chaque pixel du détecteur afin d’être utilisé pour
la conversion des nombres de photons obtenus en valeurs de signal brut.

Le nombre total des photons détectés en absence d’objet correspond à Ibs − Idc (avec Ibs la
valeur du signal à plein flux et Idc la valeur du signal du courant d’obscurité) . Par conséquent,
le facteur d’échelle pour chaque pixel (u, v) devient :

FE(u, v) =
Ibs(u, v)− Idc(u, v)∫ Emax

0
Ndet(E)dE

(A.3)

A.3 Simulation des projections
La simulation des projections CT nécessite la connaissance des distances parcourues dans

les objets. Dans le cas où on néglige le contribution des photons diffusés (Ndiff = 0), le nombre
de photons atténués pour un pixel (u, v) peut s’exprimer par :

Natt(u, v) =

∫ Emax

0

N0(E)( 1−exp(−
∫
L

µsci(x, y, z, E)dL) ) exp(−
∫
L′
µ(x, y, z, E)dL′) dE

(A.4)
avec exp(−

∫
L′ µ(x, y, z, E)dL′) est l’atténuation des rayons X dans l’objet.

L’équation A.5 est valable pour un objet homogène, et peut être généralisée pour un objet à
plusieurs matériaux M où elle devient :

Natt(u, v) =

∫ Emax

0

N0(E)( 1− exp(−
∫
L

µsci(x, y, z, E)dL) ) exp(−
M∑
m=0

µm(E).lm) dE

(A.5)
avec,
µm : le coefficient d’atténuation linéaire du matériau m,
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lm : distance parcourue par les rayons X dans le matériau m.

Le nombre total de photons arrivant au détecteurs est multiplié par le facteur d’échelle cal-
culé pour chaque pixel pour aboutir à la valeur du signal .

A.4 Vérification du modèle
Un cylindre homogène rempli d’eau a été utilisé pour tester la puissance du modèle TBC

dans la prédiction du spectre. Les distances ont été calculées analytiquement à l’aide d’un gé-
nérateur de distance analytique. Les paramètres géométriques du système (coordonnées de la
source, position du détecteur, diamètre du cylindre et position du cylindre) ont été introduits
dans le code du générateur de distance. Le voltage de tube utilisé était de 40 kV.

La figure A.1 montre le profil de la ligne centrale de deux projections : la première simulée
en utilisant le modèle TBC (en rouge) et la deuxième mesurée expérimentalement (en noir). le
profil en bleu représente le faisceau à plein flux (le blank scan) de la même ligne.

FIGURE A.1 : Profils de la ligne centrale d’une projection simulée analytiquement (rouge), d’une
projection réelle (noir) et du blank scan (bleu).

Un très bon accord a été observé entre les profils simulés et réels et un écart moyen de 5.3
% entre valeurs simulées et valeurs réelles a été obtenu. Ce modèle se montre fiable et capable
de prédire le spectre d’émission X généré par la source.
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B
Protocole expérimentale : Extraction du

squelette.

B.1 Procédure d’isolation du squelette
Cette méthode d’obtention est à la base une méthode de coloration de l’os et du cartilage

pour des squelettes de souris par l’alizarine rouge et par le bleu alcian respectivement. Afin
d’obtenir le squelette isolé de la souris, les étapes de coloration sont exclues de la procédure et
celles qui sont présentées dans cet annexe sont les étapes concernant la dissolution de la souris
et l’élimination de la chair entourant le squelette.

B.1.1 Solutions à utiliser :
- Glycérol 87%
- Hydroxyde de Potassium (KOH)
- Ethanol 95%

B.1.2 Etapes à suivre :
Toutes les étapes doivent être effectuées à une température ambiante. Les volumes mention-

nés correspondent à la dissolution d’une tête de souris et peuvent être tous modifiés avec la
même proportion selon le volume de la partie de squelette ou du squelette entier utilisé.
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1. Eliminer de la peau, des muscles, des tissus adipeux et des tissus mous sans endommager
l’os.

2. Mettre la tête entourée de la chaire obtenu dans un tube contenant 45 ml d’une solution de
95% d’éthanol. Laisser la tête dans cette solution du jour au lendemin. La tête peut être garder
dans la solution d’éthanol pour de longues durées sans aucun problème.

3. Faire dissoudre les tissus mous en placant la tête dans une solution de 2% de KOH pendant
48 heures.

4. Faire dissoudre la tête dans une solution de 20% de glycérol et de 1% de KOH pour
plusieurs semaines avec changement de la solution toutes les semaines et élimination de des
tissus mous en suspension

5. Mettre la tête dans uns solution de glycérol 20% et d’éthanol 20% pendant une semaine.
6. Pour le stockage, la tête peut être placée dans une solution de 87% de glycérol.



C
Liste des Souris participant à l’étude

Souris Sexe Date de Naissance Génotype Course/Témoins vivante en Mai 2013
83512 F 05/10/2012 -/- C Oui
83513 F 05/10/2012 -/- C Oui
83570 F 15/10/2012 -/- C Non
83545 M 13/10/2012 -/- C Non
83508 M 01/10/2012 -/- C Oui
83523 M 05/10/2012 -/- C Non
83358 M 22/09/2012 -/- C Oui
83532 F 12/10/2012 +/+ C Oui
83582 F 23/10/2012 +/+ C Oui
83584 F 23/10/2012 +/+ C Oui
83581 F 23/10/2012 +/+ C Oui
83538 F 12/10/2012 +/+ C Oui
83580 F 23/10/2012 +/+ C Oui
83357 M 22/09/2012 +/+ C Oui
83385 M 24/09/2012 +/+ C Oui
83592 M 23/10/2012 +/+ C Oui

TABLE C.1: Tableau montrant le sexe, la date de naissance et le génotype des souris Course qui
ont exercé une activité physique ainsi que leurs survies jusqu’au dernier mois de l’étude.
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Souris Sexe Date de Naissance Génotype Course/Témoins vivante en Mai 2013
83521 F 05/10/2012 +/+ T Oui
83354 F 22/09/2012 +/+ T Oui
83381 F 24/09/2012 +/+ T Oui
83341 F 15/09/2012 +/+ T Oui
83540 F 12/10/2012 +/+ T Oui
83599 M 05/11/2012 +/+ T Oui
83591 M 23/10/2012 +/+ T Oui
83610 M 07/11/2012 +/+ T Oui
83574 M 15/10/2012 +/+ T Oui
83534 M 12/10/2012 +/+ T Oui
83590 M 23/10/2012 +/+ T Oui
83589 M 23/10/2012 +/+ T Oui
83612 M 08/11/2012 +/+ T Oui
83588 M 23/10/2012 +/+ T Oui
83578 M 16/10/2012 -/- T Non
83517 M 05/10/2012 -/- T Non
83526 M 05/10/2012 -/- T Oui
83529 F 10/10/2012 -/- T Oui

TABLE C.2: Tableau montrant le sexe, la date de naissance et le génotype des souris Témoins
qui étaient au repos pendant toute la durée de l’étude ainsi que leurs survies jusqu’au Mai 2013.
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