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Résumé

La tomographie X en géomsétrie conique permet de réaliser de la tomodensitométrie vo-
lumique par une simple rotation du systéme source-détecteur et d’obtenir des volumes re-
construits a résolution isotrope. Dans une telle géométrie, la détection est réalisée par des
capteurs plans numériques. Une des principales limitations de ces derniers est que le rayon-
nement diffusé atteignant le capteur est bien plus important que pour les tomographes clas-
siques & capteurs linéaires ou multibarrettes. Ce rayonnement diffusé crée des artefacts de
sous-estimations des coefficients d’atténuation sur les images reconstruites. Dans cette these,
nous proposons des méthodes de prétraitement des données et de correction du diffusé pour
réaliser de la tomodensitométrie quantitative avec capteur plan et évaluons expérimentale-
ment ces méthodes dans un contexte médical.

Une premiére partie décrit comment mettre en oeuvre un banc de tomographie compor-
tant un capteur plan. A cet effet, un protocole d’acquisition assurant la reproductibilité des
acquisitions est défini. Des méthodes de prétraitement numérique des acquisitions corrigeant
les artefacts causés par le capteur sont proposées. Outre la correction des pixels défectueux,
du niveau d’obscurité et de la non-uniformité de la réponse des différents pixels, des cor-
rections indispensables & une bonne quantification sont développées. Elles comprennent la
correction de la non-linéarité de la réponse des pixels et celle d’un signal parasite, appelé
diffusé capteur, qui regroupe les phénomenes de diffusion X et optique ayant lieu & I'intérieur
du capteur. Ces méthodes sont validées expérimentalement sur des fantémes représentatifs
d’un thorax.

Dans une seconde partie, une nouvelle méthode de correction du rayonnement diffusé par
I'objet examiné est proposée. Elle est basée sur une estimation des images de rayonnement
diffusé associées & chaque angle de vue tomographique par un calibrage du diffusé généré par
des objets de référence couplé & une modélisation analytique du diffusé du premier ordre.
Cette méthode est validée sur des fantdmes représentatifs de thorax dans une configuration
du banc expérimental sans grille anti diffusante. Une adaptation de la méthode avec grille

anti diffusante est proposée et évaluée expérimentalement.

Mots clés : Tomographie X en Géométrie Conique - Capteur Plan Numérique - Rayonne-
ment Diffusé - Prétraitements






Abstract

Cone Beam Computed Tomography has the advantage of mechanical simplicity in that
full 3D information can be acquired by a single rotation of the source-detector system and
used to obtain isotropic reconstructed volumes. However, detection is performed by a flat-
panel detector and one of the main drawbacks of such detectors is that the amount of scatter
reaching them is much higher than that observed in fan beam systems. The scattered ra-
diation induces artefacts that result in under-estimates of the attenuation coefficients in
reconstructed images. The aim of this thesis is to develop data pre-processing and scatter
correction methods to be used in quantitative three-dimensional imaging with a flat-panel
detector and to evaluate these methods in a medical context.

The first part of the study describes the experimental bench set-up and defines the pro-
tocol used to ensure that data acquisitions are reproducible. Next, pre-processing methods
used to correct the artefacts due to the detector are described. These methods concern the
correction of defective pixels, image darkness and the spatial non-uniformity of detector res-
ponse. Original methods are also proposed to correct detector non-linearity and scattering,
including X-ray scatter and optical diffusion within the detector. These methods are validated
experimentally on thorax phantoms.

The last part of the study proposes a new method to correct the scattered radiation ge-
nerated within the examined object. The method is based on an estimation of the scattered
radiation images associated with each tomographic angle of view. Estimation is performed
by a calibration of scattering on reference objects combined with analytical modelling of the
first-order scattering process. This method is validated on thorax phantoms in a configuration
of the experimental bench that has no anti-scatter grid. An adaptation of the method using
an anti-scatter grid is also proposed and evaluated experimentally.

Keywords : Cone Beam Computed Tomography, flat-panel detector, X-ray scattered ra-
diation, pre-processing
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Introduction

L’utilisation du numérique remplace peu & peu celle du film en radiographie car elle per-
met un acces direct et rapide aux images. De plus, elle offre la possibilité de réaliser du
traitement informatique sur les images ce qui permet de mieux les visualiser et de faire de
la quantification plus exacte de 'atténuation des rayonnements X. I.’utilisation de capteurs
plans numériques présente 'intérét d’une numérisation directe et donc d’un gain de temps
supplémentaire. Les systémes de tomographie avec capteur plan permettentd’acquérir un
volume entier par une simple rotation du systéme source-capteur autour de l’'objet examiné
et d’obtenir des volumes reconstruits isotropes. De tels systémes sont déja utilisés en hopital
en angiographie et en imagerie interventionnelle.

La tomodensitométrie consiste & reconstruire une cartographie tridimensionnelle des co-
efficients d’atténuation des rayons X par l'objet examiné (objet imagé par Contrdle Non
Destructif ou patient dans le cadre d’applications cliniques). Pour réaliser de la tomodensito-
métrie avec capteur plan, deux types de limitations sont rencontrées, & savoir les limitations
intrinséques au capteur et celles libes aux interactions des rayonnements X 3 lintérieur du
volume examiné. Ces derniéres, qui constituent des sources importantes d’artéfacts, sont 1'ef-
fet de durcissement de spectre et 'effet de diffusion des rayons X.

~ Les limitations intrinséques du capteur les plus contraignantes sont la non-linéarité de
la réponse des pixels et la présence d’un signal parasite, appelé diffusé capteur, qui
regroupe les phénomenes de diffusion X et optique ayant lieu & l'intérieur du capteur.

— Le durcissement de spectre est le phénoméne selon lequel I’énergie moyenne du spectre
est d’autant plus importante que le flux de rayonnement X a été atténué. Ceci a pour
conséquence une sous-estimation de I'atténuation dans les zones ou le flux est le plus
atténué, donc le plus souvent au centre de I'objet examiné.

— Le rayonnement diffusé & lintérieur de I'objet examiné, appelé diffusé objet, est une
limitation trés importante pour la tomodensitométrie quantitative avec capteur plan.
En effet, une quantité importante de diffusé atteint le capteur dans cette configuration.
Ceci est dfi & deux raisons principales : d’une part, la géométrie du faisceau de rayons
X incident sur 'objet examiné est conique et donc le diffusé détecté par chaque ligne
de pixels provient de 1'ensemble du volume de ’objet, irradié simultanément. D’autre
part, le flux détecté sur le capteur peut étre collimaté de manidre plus efficace pour les
systémes a capteur linéaire ou multibarrettes (collimation par une fente) que pour les
systémes avec capteur plan (collimation par une grille antidiffusante, qui a I’inconvé-
nient d’absorber une partie du rayonnement utile ou rayonnement primaire).

11
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L’objectif de la theése est de proposer des méthodes d’amélioration de la quantification en
tomographie avec capteur plan dans le contexte de l'imagerie médicale. Pour réaliser cet ob-
jectif, des méthodes de correction des imperfections du capteur et une méthode de correction
du diffusé doivent étre mises en oeuvre. Ceci doit étre réalisé sans acquisitions supplémen-
taires de 'objet examiné (contrainte de dose de rayonnements X regue par examen) et avec
des temps de calcul réalistes dans le cadre d’applications cliniques. L’idée générale des mé-
thodes développées dans le cadre de cette thése est de coupler un calibrage des phénomeénes
physiques étudiés, réalisé sur des objets de référence, & une modélisation analytique de ces
phénomenes en fonction des données d’acquisition.

— Le capteur plan utilisé dans le cadre de cette these n’a pas encore été utilisé dans un
contexte de tomodensitométrie. Il est donc néeessaire de fournir des algorithmes de cor-
rection afin d’améliorer la quantification des coefficients d’atténuation. Pour ce faire,
une méthode de linéarisation du capteur sera proposée. Elle est basée sur 'analyse et
la correction de Pécart & la linéarité en fonction du flux de rayonnement X regu par
les pixels. Une méthode de correction du flou généré par le phénomene de diffusé cap-
teur basée sur une déconvolution des images sera présentée. Les grandeurs physiques
caractéristiques de ce diffusé capteur sont préalablement calibrées pour améliorer la
quantification.

— Leffet de durcissement de spectre peut étre évalué et corrigé comme une fonction du
niveau de gris qui est appliquée en chaque pixel des acquisitions tomographiques. Nous
nous placerons dans un cadre ol le spectre incident sur 'objet examiné sera déja suf-
fisamment durci pour que le phénomeéne de durcissement de spectre & lintérieur de
l'objet soit négligeable (en utilisant un filirage important en sortie de la source).

— Des méthodes de limitation du diffusé objet sont fréquemment mises en oeuvre sur les
systémes d’imagerie. La plus courante est l'utilisation de grilles anti diffusantes. Ces
dispositifs de collimation, placés en face avant du capteur, permettent d’arréter une
grande partie du rayonnement diffusé. Ils présentent 'inconvénient d’arréter également
une partie du rayonnment primaire. Enfin, un diffusé résiduel, constitué surtout du
rayonnement diffusé aux petits angles, reste & corriger sur les mesures.

De nombreuses méthodes de correction du rayonnement diffusé ont été proposées. Cer-
taines méthodes sont basées sur une mesure directe du diffusé a 1’aide de radio ab-
sorbeurs placés avant I'objet examiné et qui absorbent le rayonnement primaire. L’in-
convénient de ces méthodes est qu’elles nécéssitent des acquisitions supplémentaires ce
qui implique pour les applications médicales une augmentation de la dose reque par le
patient. D’autres méthodes proposent de simuler les interactions des photons & l'inté-
rieur de 'objet & I’aide d’un algorithme de reconstruction par itérations et d’un code
Monte Carlo. Le principal inconvénient de ces méthodes est 'importance du temps de
calcul. D’autres méthodes proposent de modéliser le diffusé comme une fonction des
données d’acquisition. Elles sont souvent limitées en précision dans la mesure ol elles

ne prennent pas en compte I’aspect tridimensionnel du phénomeéne de génération du
diffusé.

Afin de proposer une méthode de correction des rayonnements diffusés qui réponde a
nos critéres (pas d’acquisitions supplémentaires du patient et temps de calcul réalistes),
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nous nous attacherons 4 modéliser le diffusé du premier ordre, & savoir le rayonnement
qui ne subit qu’une seule diffusion & I'intérieur de I’objet. Le choix de cette limitation
est imposé par l'extréme complexité de la description analytique du diffusé multiple.
Il est cependant intéressant dans la mesure oit le diffusé premier est directement 1ié
a laspect hautes fréquences de l'objet examiné. Cette modélisation analytique sera
couplée & un calibrage du diffusé généré par des plaques de lucite homogenes. En
particulier, ce calibrage permettra d’évaluer le diffusé multiple atteignant le capteur.

Structure du document de thése

Nous présenterons dans une premiere partie la mise en oeuvre d’un banc expérimental et
les prétraitements des données permettant de corriger les artéfacts liés aux imperfections du
capteur. Le premier chapitre évoquera les principaux types de capteur plans et leurs applica-
tions cliniques. La description de notre systéme et sa mise en oeuvre 3 travers 1’élaboration
d’un protocole d’acquisition fera l'objet du deuxiéme chapitre. Enfin, des nouvelles méthodes
de prétraitement des données et en particulier de correction du diffusé capteur par une -ap-
proche de déconvolution seront décrites au troisitme chapitre.

Dans une seconde partie, nous nous intéresserons a la problématique de la correction
du diffusé objet. Le quatridme chapitre décrira les artéfacts dus au diffusé en reconstruction
tomographique ainsi que les principales méthodes de correction du diffusé proposées dans la
littérature. Dans le cinquieme chapitre, une nouvelle méthode de correction du diffusé sera
présentée. Sa validation expérimentale sur des fantémes représentatifs de thorax sera montrée
sur le systéme de tomographie utilisé sans grille antidiffusante. Dans le sixieme chapitre, une
méthode de modélisation des grilles antidiffusantes sera proposée. L’intérét des grilles sera
étudié expérimentalement. Une adaptation de la méthode de correction du diffusé sur un
systéme avec grille sera proposée et évaluée expérimentalement.

Le cadre de ce travail ainsi que les principaux résultats obtenus seront rappelés en conclu-
sion.
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Premieére partie

Tomographie avec capteur plan :
mise en oeuvre d’un banc et
prétraitement des données

15






Chapitre 1

Introduction aux capteurs plans

Sommaire
1.1 Techniques de détectiondesrayons X . . . .. ... ...... 17
1.1.1 Détection indirecte . . . . . . . . . ... ... 18
1.1.2 Détection directe . . . . . . ... .. ... ... ... .. 18
1.2 Evaluation des performances . .................. 19
1.2.1 Grandeurs caractéristiques . . . ... .. .. .. ... ... . 19
1.2.2  Comparaison de différents systemes . . . . . .. .. .. ... 20
1.3 Applications cliniques . ... ... ................ 21
1.3.1 Applications radiographiques . . . . . . . .. ... .. . .. . 21
1.3.2 Applications tomographiques . . . .. . . .. .. . ... .. 22

Le développement des capteurs plans en imagerie médicale depuis quelques années est
principalement dft & l'intérét clinique-d’avoir des systémes de numérisation rapides et de
disposer des données numériques immédiatement. Des applications récentes ont été proposées
en tomographie pour 'imagerie interventionnelle et 1’angiographie. Nous présenterons dans
une premiére partie les différentes techniques de détection des rayonnements X mises en ceuvre
dans les capteur plans. La deuxiéme partie décrira les principales méthodes d’évaluation des
performances des systémes d’imagerie par rayons X. Les performances des capteurs plans
seront comparées & celles d’autres systémes existant. Enfin nous détaillerons les applications
cliniques des capteurs plans en radiographie et en tomographie.

1.1 Techniques de détection des rayons X

Les capteurs plans sont constitués d’une couche de détection des rayons X et d’un cir-
cuit électronique de lecture. La couche de détection absorbe les rayonnements X par effet
photoélectrique. Comme Deffet photoélectrique est trés dépendant du numéro atomique Z,
les matériaux utilisés ont un Z trés élevé pour stoppei au mieux le rayonnement. En ce qui
concerne la détection, il existe deux grandes classes de capteurs plans, & savoir les capteurs
dits & conversion directe et ceux dits & conversion indirecte.

17



18 CHAPITRE 1. INTRODUCTION AUX CAPTEURS PLANS

1.1.1 Détection indirecte

Dans les capteurs & conversion indirecte, les rayonnements X incidents sont convertis dans
un premier temps en rayons lumineux par un phosphore. Ces rayonnements lumineux sont
alors détectés par des photodiodes permettant de convertir I'énergie lumineuse en charges
électriques qui sont stockées dans les capacités des différents pixels (cf. figure 1.1 (a)).

Le gain de la conversion de I’énergie du rayonnement X en photons visibles est de l'ordre
de 15 %. Les photons visibles ainsi créés sont émis dans toutes les directions. En particulier,
la part de ces photons qui est dirigée vers la face avant du capteur est perdue. Cet effet de
dispersion est important pour les scintillateurs amorphes, dont le plus courant est le Gd2025
qui est sous forme de poudre. L’effet de dispersion est moins important pour les scintillateurs
cristallins (CsI cristallin par exemple) qui servent de guide aux photons visibles. Le Csl est
par contre plus difficile & faire croitre (par technique d’évaporation) et son processus de fabri-
cation est plus complexe, ce qui le rend plus onéreux. Le gain de conversion de 'énergie des
rayons X en électrons dépend du facteur de conversion de I'énergie des rayonnements X en
photons et du pourcentage de photons visibles détectés par les photodiodes. Pour donner un’
exemple du gain de conversion de I’énergie des rayons X en électrons, pour un capteur plan &
photodiodes en silicium amorphe et scintillateur en Gdz02S, un photon X absorbé a 60 keV
crée environ 1000 électrons [15].

En plus de la perte de rendement de conversion des rayons X en photons visibles détectés,
Veffet de dispersion des photons optiques est responsable d'un flou sur I'image et affecte la
résolution spatiale. Cet effet de dispersion est d’autant plus important que la couche scin-
tillatrice est épaisse. L’épaisseur du scintillateur est donc déterminée suivant un compromis
entre la résolution spatiale et I'efficacité de détection, qui est d’autant plus importante que la
couche scintillatrice est épaisse.

1.1.2 Détection directe

Dans les capteurs & conversion directe, les rayonnements X incidents sont directement
convertis en charges électriques via un photoconducteur. Ces charges sont ensuite accumulées
dans une capacité de stockage avant d’etre lues (cf. figure 1.1 (b)). Les capteurs existant
utilisent comme matériau semiconducteur le selenium amorphe (a :Se). Une de ses principales
limitations est qu’il a une faible densité (Z=34) et donc une faible capacité d’absorption.
D’autres photoconducteurs et semiconducteurs possédant un numéro atomique élevé (CdTe,
Pbly, PbO et TIBr par exemple) sont proposés mais il n’existe pas encore de capteurs com-
mercialisés utilisant ces matériaux. Pour le selenium, un rayon X incident & 60 keV va créer
un nuage d’environ 20000 électrons. Grace a la conversion directe en signal électrique qui
posséde un meilleur rendement que les autres types de détecteurs, ces détecteurs ont des
possibilités de discrimination en énergie et présentent I’avantage de pouvoir étre utilisés en
mode comptage.
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Fic. 1.1 — Coupe des deuz principauz types de capteurs plans : & conversion indirecte
(a) et & conversion directe (b)(extrait de [30])

1.2

Evaluation des performances

1.2.1 Grandeurs caractéristiques

Un capteur est caractérisé par différents paramétres :

La Fonction de Transfert de Modulation (FTM) est une fonction qui relie la variation de
contraste de I'image & la fréquence spatiale de ’objet (définie par un nombre de paires
de lignes par millimétres). Elle rend compte des possibilités de visualiser un contraste
donné de I'image. C’est une fonction décroissante comprise entre 1 et 0 (proche de 1
pour des fréquences spatiales tres faibles et tendant vers 0 pour des fréquences élevées).

La taille et la forme du pixel.

La sensibilité correspond 4 la plus petite variation d’absorption de rayons X mesurables.
Elle peut étre définie comme le nombre de photons X nécessaires pour incrémenter d’un
niveau de gris la mesure en un pixel du capteur. Elle est mesurée en uGy. La détermi-
nation de la sensibilité du capteur utilisé pour notre étude est présentée en annexe 2.

L’Efficacité Quantique de Détection (EQD ou DQE : Detective Quantum Efficiency)
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d’un capteur est définie comme le ratio des carrés des rapports signal sur bruit en sortie
et entrée du capteur :

— (Sout/Nout)2
('S"zln,t/]\[i'n.z‘.)2

La DQE prend & la fois en compte la résolution spatiale, ’absorption du rayonnement
X, la sensibilité et le bruit. Ce paramétre est lié au pouvoir d’arrét du milieu détecteur
ainsi qu’au nombre d’événements secondaires créés par photon X absorbé. Il montre
laptitude d’'un systéme & convertir fidélement 'image radiante sans la distordre en
comparant le rapport signal sur bruit en sortie par rapport a son entrée. Pour un dé-
tecteur parfait, la DQE vaut 1. Pour un capteur parfait qui absorbe une partie des
rayonnements, la DQE est égale au taux d’absorption des rayons X. Ainsi la DQE est
une absorption équivalente. Les autres facteurs intervenant dans la DQE sont le bruit
sur le facteur de conversion, la dose (le bruit de lecture devient important quand peu
d’électrons sont créés) et la FTM. La relation entre DQE et FTM est complexe. En
effet, si la FTM est trop bonne, c’est & dire si elle a des valeurs élevées aux fréquences
proches de la fréquence spatiale maximale (donnée par la taille des pixels), le phéno-
meéne de repliement de spectre dégrade la DQE. Par contre, g’il elle est trop mauvaise,
le bruit électronique devient important pour des faibles fréquences spatiales ce qui dé-
grade également la DQE.

DQE (1.1)

1.2.2 Comparaison de différents systémes

Nous allons comparer les performances de capteurs plans a4 détection directe et indirecte
3 celles d’autres modalités de numérisation. Ces dernitres sont le film radiographique et la
radiographie informatisée ou CR (Computed Radiography), qui est une technique de numsé-
risation indirecte. En CR, le film est remplacé par un écran qui transforme les rayons X
en électrons. Le matériau de cet écran est générallement de type BoFX (X = CI, Br ou I).
L’image latente obtenue est activée par un balayage laser et numérisée.

Le tableau suivant illustre les performances des trois systémes différents de capteurs : deux
capteurs 3 détection indirecte, Csl + diode et CsI + MIS (Métal-Isolant-Semi-Conducteur),
un capteur 3 conversion directe (a :Se) et un systéme de CR (BaFX). Le selenium (a :Se)
présente la meilleure FTM. Par contre, il a une DQE intermédiaire entre les deux capteurs
& conversion indirecte. Les performances du systéme de CR sont les moins bonnes en ce qui
concerne la DQE et la FTM. En ce qui concerne les films radiographiques, ils présentent
I’avantage d’une résolution spatiale trés importante, avec une tache élémentaire de 'ordre de
25 pum. Leur FTM est relativement bonne, de l'ordre de 0.6 & 1 pl/mm. La DQE est par
contre faible (en moyenne deux fois plus faible que celles des capteurs & selenium). Ceci est
dd surtout & leur faible capacité d’absorption des rayons X.

Ce tableau montre que les caractéristiques des capteurs & détection indirecte sont adaptés
aux applications tomographiques & hautes énergies (120 keV), en raison de leur bon pouvoir
d’arrét des rayons X. C’est le choix que nous avons fait au cours de la these, en utilisant
un capteur plan & détection indirecte avec scintillateur en Gds09S. Ce capteur sera décrit
précisément dans le deuxitme chapitre. Afin d’améliorer la quantification, une méthode de
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Trixell Canon | Hologic Kodak CR
Csl+diode | CsI+MIS a :Se BaFX
Taille de I'image : cm? | 43 x 43 | 43 x 43 35 x 43 43 x 43
Taille du pixel : um 143 100 139 100-200
FTM 1 pl/mm 0.53 0.7 0.8 0.5
FTM 2.5 pl/mm 0.2 0.3 0.57 0.2
DQE(1 pl/mm)
1 uGy 0.36 0.14 0.23 0.17
2.5 uGy 0.36 0.16 0.24 0.15
20 p Gy 0.32 0.17 0.27 0.13
DQE(2.5 pl/mm)
1 uGy 0.23 0.09 0.14 0.05
2.5 uGy 0.23 0.10 0.16 0.05
20 1 Gy 0.26 0.11 0.18 0.03

TAB. 1.1 — Performances de différents systémes d’imagerie X

déconvolution permettant de corriger le flou dit & la FTM, moins bonne que celles des scin-
tillateurs cristallins de type Csl et des semi-conducteurs de type a :Se, sera proposée.

1.3 Applications cliniques

1.3.1 Applications radiographiques

La radiographie est une technique permettant de réaliser des clichés, & 1’aide de rayons
X des structures internes d’un patient ou d’un composant mécanique. L’application la plus
courante est la radiographie médicale, dans laquelle les clichés traduisent 'opacité plus ou
moins marquée des tissus ou organes par une teinte plus ou moins claire. L’image est créée
par la différence d’opacité des tissus aux rayons X. Le corps est composé de tissus dits
"mous", peu opaques aux rayons X (comme la peau, la graisse, les muscles), et de tissus plus
opaques (les os, essentiellement). Pour obtenir une image de tissus ou d’organes n’ayant pas
une opacité spécifique, on utilise un produit de contraste (souvent un complexe de l'iode) qui
est trés absorbant.

La radiographie est encore réalisée sur film, le film étant disposé dans une cassette protec-
trice derriére ou sous le corps exposé. Néanmoins, 'exclusivité de la radiographie sur film est
généralement réservée aux "tables d’os", uniquement dédiées & ’examen osseux ou arthrosco-
pique. La plupart des systémes d’imagerie médicale proposent désormais une numérisation de
Pimage. Cette numérisation peut étre réalisée selon différentes méthodes :

~ en utilisant un amplificateur de luminance (tube & vide condensant sur un écran se-

condaire I'image électronique ainsi constituée, cet écran secondaire étant couplé & une
optique et & une caméra).

— par radiographie informatisée ou CR, décrit précédemment.

— utilisation d'un capteur plan directement relié & ordinateur.

Les films radiographiques présentent l'intérét d’une résolution spatiale élevée. En re-



22 CHAPITRE 1. INTRODUCTION AUX CAPTEURS PLANS

vanche, la dynamique des images est faible et 'image est figée. Ainsi, il est impossible d’ex-
ploiter toute 'information acquise contenue dans le film. Les intéréts de la numérisation sont
nombreux :

— possibilité de faire du traitement d’images. Ceci permet d’utiliser toute l'information
acquise en une seule exposition et de visualiser des zones différentes en faisant varier
les parametres de visualisation. Par exemple, dans le cas du poumon, il est possible de
visualiser & la fois des zones trés transparentes (parenchymes) et des zones trés opaques
(médiastin) en une méme exposition. Ceci permet également de réaliser des traitements
d’images comme des filtrages pour réhausser les contours.

— possibilité de faire de la quantification. Des approches de quantification en imagerie
avec capteur plan ont été développées en mammographie [43], en bi-énergie pour I’os-
téodensitométrie [45] et pour la détermination de la composition corporelle [44].

— économie de dose du fait de la plus grande dynamique et de la meilleure efficacité de
détection.

— économie de films et de produits chimiques.

— possibilité de créer des réseaux (visualisation, archivage, transmission) intra-hospitaliers
(PACS ou Picture Archiving and Communication Systems) et inter-hospitaliers pour le
télédiagnostic et la téléexpertise.

Les capteurs plans présentent tous les avantages de la numérisation précédemment cités
avec un gain de temps supplémentaire dii & la suppression de manipulation de cassettes par
rapport a la CR.

Parmi les capteurs plans utilisés, le selenium est avant tout choisi pour des applications
mammographiques. En effet, la détection de microcalcifications en mammographie nécessite
des pixels de petite taille (entre 50 pm et 75 um). Le selenium permet de réaliser des capteurs
possédant une telle résolution alors que les capteurs & détection indirecte avec photodiodes
en a :Si ont une taille de pixels minimale de 100 pm environ. A des applications & hautes
énergies (radiographie pulmonaire par exemple), le Csl est préféré au Selenium car il a de
meilleures propriétés d’absorption.

1.3.2 Applications tomographiques

Les applications tomographiques sont des acquisitions de type vidéo. Dans ce type d’ap-
plications, la totalité des systémes existant est basée sur une numérisation immédiate des
images. Ce sont alors soit des capteurs linéaires, constitués de plusieurs barrettes de pixels
(capteurs multibarrettes), ou capteur plans. Les capteurs plans utilisés en tomographie sont
basés sur la détection indirecte, la taille des pixels n’étant pas une limitation.

Tomosynthese digitale

Le principe de la tomosynthése est de déplacer la source de rayons X suivant une trajec-
toire rectiligne dans le référentiel du capteur (cf. schéma sur la figure 1.2). En définissant une
table de correspondance entre pixels du capteur qui correspondent & la projection de volumes
élémentaires situés & la méme hauteur de coupe, un plan horizontal & une hauteur définie
peut étre reconstruit. L’intérét par rapport aux tomographes axiaux est de réduire la dose
reque par le patient. La tomosynthése réalisée sur films ne permettait de sélectionner qu'un



1.3. APPLICATIONS CLINIQUES 23

seul plan de coupe. L’utilisation des capteurs numériques permet de sélectionner une hauteur
de coupe quelconque dans le patient.
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F1G. 1.2 - Ezemple de systéme de tomosynthése (extrait de [46])

La tomographie axiale

La tomographie axiale calculée ou scanner est une technique d’imagerie médicale dans
laquelle la source de rayons X tourne autour du patient en méme temps que les récepteurs
chargés de mesurer l'intensité des rayons X aprés leur passage dans le corps. Les données
obtenues sont traitées par ordinateur, ce qui permet de recomposer des vues en coupe des
organes ou des vues en trois dimensions. On peut faire ressortir certains tissus, en particulier
les vaisseaux sanguins, en injectant un produit dit de contraste (souvent un complexe de
I'iode), c’est-a-dire absorbant bien les rayons X et rendant trés visibles les structures vas-
culaires (qui apparaissent hyperdenses). La possibilité théorique de créer de tels appareils
était connue depuis le théoreme de Radon (1917), mais ce n’est que vers les années 1970
que les premiers essais commencerent & devenir possibles. (prix Nobel de médecine de Al-
lan M. Cornack et Godfrey Newbold Hounsfield en 1979) On peut aujourd’hui obtenir en
quelques secondes, grace aux scanners multidétecteurs & acquisition spiralée, une exploration
trés précise du corps entier. Aujourd’hui, la tomographie axiale calculée est incontournable
en radiologie. L’imagerie par résonance magnétique (IRM), technique non irradiante, a connu
un développement trés important depuis le début des années 80 (prix Nobel de médecine de
Paul C. Lauterbur et Sir Peter Mansfield en 2003). Elle permet une analyse fine des tissus
mous. Le scanner est devenu un dispositif d’imagerie médicale indispensable, complémentaire
et substitutif pour certains examens & la radiologie classique.
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L’évolution des différents types d’appareils est la suivante :

— Les générations anciennes ne permettaient d’acquérir que des coupes isolées : le patient
était placé sur une table mobile, déplacée sous un arceau circulaire et immobilisée pour
chaque niveau d’acquisition.

— Dans les scanners spiralés (ou hélicoidaux), ’émission des rayons X et I’acquisition est
continue, la table avancant dans l’arceau & une vitesse fixée. La réalisation de I’examen
est beaucoup plus rapide (quelques secondes), et plus facile dans beaucoup de cas
(apnée de quelques secondes pour les examens thoraciques, au lieu de plusieurs apnées
correspondant & chaque coupe). La rotation du (ou des capteurs) est passé de 500 ms
& 330 ms sur les appareils de derniére génération.

— Le scanner multibarrettes associe, & la technique hélicoidale, un nombre de capteurs
plus importants (de 4 barrettes sur le premier modele datant de 1999, jusqu’a 64 bar-
rettes en 2004), permettant des coupes plus fines et l'accession & la reconstruction
tridimensionnelle de structures de taille réduite (artéres coronaires par exemple). L’ir-
radiation est cependant nettement supérieure aux premiéres générations.

— Le développement récent de la tomographie axiale avec capteur plan est une générali-
sation du capteur multibarrettes (par extension du nombre de barrettes).

La tomographie axiale avec capteur plan, ou "cone beam CT" a été proposée pour P'an-
giographie et d’autres applications d’imagerie interventionnelle [66]. Une illustration d’un tel
systéme est présentée sur la figure 1.3. L’avantage des systémes "cone beam" par rapport
aux scanners multibarrettes conventionnels est que U'information 3D peut &tre acquise a par-
tir d’une simple rotation. De plus, la résolution sur les images est isotrope. Comparée aux
systémes multibarrettes, cette résolution est augmentée significativement suivant 1’axe z (axe
de déplacement de la table du patient pour les systémes multibarrettes). Des études ont été
réalisées pour tester des systémes de Cone Beam CT & partir de capteurs & conversion directe
[70] et indirecte [20].

Le principal inconvénient des systémes de "cone beam CT" est la présence de rayonne-
ment diffusé sur les mesures qui limitent la quantification. Dans les applications existantes,
ce probléme est secondaire : en imagerie interventionnelle, objectif n’est pas de quantifier
les coefficients d’atténuation reconstruits mais de faire des images 3D pour guider le médecin
dans la manipulation de ses instruments. En angiographie, le contraste entre I'opacité du
produit de contraste et celle des tissus mous voisins est tel que la présence de rayonnement
diffusé perturbe trés peu la reconstruction des vaisseaux. Pour la mise en oeuvre d’un systéme
de tomodensitométrie (mesure précise de la cartographie 3D de coefficients d’atténuation du
patient) avec capteur plan & partir d’un seule acquisition, il est nécessaire de corriger le
diffusé. Cette problématique sera traitée dans la deuxieéme partie du document.
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Fic. 1.3 — Ezemple de systéme C-arm (Photographie extraite de la présentation de
Michael Overdick de Philips Aachen au congrés IWORID 2002)
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Chapitre 2

Mise en oeuvre d’un banc de test
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L’objectif final de notre étude est de faire de la reconstruction 3D quantitative avec cap-
teur plan numérique. Les principaux obstacles & la quantification sont liés aux imperfections
du capteur d’une part et au phénomeéne de diffusion des rayons X dans le patient d’autre
part. Les méthodes développées pour résoudre ces problémes font ’objet des chapitres 3 et 5
respectivement. Pour évaluer ces méthodes expérimentalement, un banc de mesure a été mis
en place. Une étape indispensable pour atteindre I’objectif de quantification est de définir un
protocole reproductible d’acquisition des images. La premiére partie de ce chapitre décrira les
différents éléments du banc de test. La détermination du protocole d’acquisition reproductible
sera détaillée dans la seconde partie.

2.1 Les différents éléments du banc de test

2.1.1 Banc de radiographie et tomographie

Les éléments du banc expérimental ont été développés pour le contréle non destructif. Il
est utilisé ici dans un contexte médical. Ce banc, schématisé sur la figure 2.1, est constitué
de :

— un générateur haute-tension et un tube X PANTAK HF420®. Ce générateur a une

tension d’accélération ajustable dans la gamme 0-420 kV. Les électrons accélérés sont
projetés sur une anode en tungsténe dans laquelle sont créés les photons X par effet

27
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de Bremstrahlung. La surface d’irradiation de 'anode peut é&tre choisie avec deux dia-
metres possibles, & savoir 0.8 mm ou 1.8 mm. L’intérét de la faible surface d’irradiation
est qu’elle permet d’obtenir des images avec une meilleure résolution car le flou de foyer
est diminué. Cependant, la puissance maximale tolérée est inférieure car 1’échauffement
de I'anode est proportionnel & la surface irradiée. Cette puissance maximale est de 800
W avec le petit foyer contre 2000 W avec le foyer étendu. Pour notre application 4 120
kV, c’est & dire & faible tension d’accélération par rapport aux capacités du tube, le
mode petit foyer est choisi pour optimiser la résolution spatiale.

— un capteur Flashscan 33 HE & (a :SI technology, scintillateur en Lanex fast®, surface
active de 285 mm X 406 mm, 2240 x 3200 pixels, pixels de 127 p m, 16 bits), com-
mercialisé par Thales®. Cest un capteur & détection indirecte : les rayons X sont en
partie absorbés par un scintillateur en Gadolinium (GdaO2S), qui réemet des photons
visibles. Ces derniers sont enfin détectés par une matrice de photodiodes en silicium
amorphe qui permettent la numérisation de I'image.

— un support d’objet rotatif qui permet de réaliser des acquisitions tomographiques.

~ un filtrage en sortie de la source de 2 mm de Cuivre et 2 mm d’acier pour limiter 1’effet
de durcissement de spectre [26].

Axe de rotation de
Source de I’ objet pour les

) . Capt
rayons X a acquisitions Objet a;;ai:]ur

émission tomographiques D P

conique J,
Support —» |
rotatif |

H Projection de

| I’objet
< =~!1—bi

SO = 1850 mm OD =330 mm

Fi1a. 2.1 — Schéma du banc de test pour la radiographie numérique et la tomographie

2.1.2 Fantoémes de calibrage

Des radiographies d’objets connus sont réalisées pour les étapes de calibrage des phéno-
menes physiques qui limitent la quantification, décrits dans les chapitres 3 et 5. Ce sont des
plaques de lucite d’épaisseurs variables, allant de 50 mm & 300 mm par sauts de 25 mm. Ces
épaisseurs sont représentatives de celles recontrées lors d’examens sur des zones anatomiques.
Dans le plan du capteur, leur dimension est de 500 x 500 mm. La lucite est choisie pour deux
raisons : elle est facilement transportable (contrairement & ’eau par exemple) et sa section
efficace de diffusion est proche de celle des tissus mous, majoritaires dans le corps humain.
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Détecteur Porte-objet Source

F1G. 2.2 — Photographie du banc de test pour la radiographie numérique et la tomogra-
phie

2.1.3 Fantémes pour la reconstruction 3D

Nous avons choisi d’appliquer les méthodes développées dans cette thése & des fantdémes
représentatifs de thorax, les tests cliniques sur des patients n’étant pas réalisables dans le
cadre de ce travail. Les méthodes développés dans la suite sont trés générales et peuvent a
priori &tre adaptées & tout type de région anatomique. Au vu des grands contrastes entre
les régions constituées d’air et celles constituées de tissu mou, le thorax est la région ana-
tomique pour laquelle le probléme du diffusé est le plus important. Ceci se manifeste par
son niveau élevé et par sa répartition spatiale trés variable en fonction des angles de vue
mais surtout par le fait que le flux de rayonnement primaire varie trés sensiblement entre les
zones transparentes des poumons et la zone du médiastin trés opaque, ce qui implique de trés
grandes variations du rapport diffusé sur primaire sur une méme projection tomographique.
La validation expérimentale des méthodes de correction du diffusé est donc réalisée dans un
cadre difficile a priori.

Fantéme physique

Ce fantdéme bimatériau (voir schéma de la figure 2.3 et photographie de la figure 2.4) a
deux intéréts principaux :
— un contraste entre l'air et la lucite représentatif du contraste entre les poumons et les
tissus mous du thorax et en particulier la présence d’une zone équivalente au médiastin.
— une description géométrique simple. Il est donc possible de le modéliser avec le logiciel
de CAO BRLCAD [62]. Ceci nous permettra de réaliser des simulations de référence
des projections tomographiques & I’aide du logiciel Sindbad [11], pour tester et valider
les méthodes développées dans les chapitres 3 et 5. Sindbad permet d’estimer les images
de rayonnement primaire par une méthode de tracé de rayons, ou "ray-tracing", et les
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images de rayonnement diffusé & ’aide d’'un code Monte Carlo [67] [22].

a — vue de haut b — vue de cbté
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Fic. 2.3 — Schéma du fantéme physique.

Fantéme anthropomorphique

Ce fantome est représentatif d’un thorax humain (voir photographie de la figure 2.4).
Il a pour dimensions 45 cm (hauteur) x 30 cm (largeur du thorax au niveau du coeur)
X 22cm (épaisseur du thorax au niveau du coeur), ce qui correspond aux dimensions d’un
individu assez trapu. Il est réalisé en matériaux de syntheéses qui reproduisent les propriétés
d’absorption et de diffusion du coeur, des tissus mous, des os et des tissus des poumons.

Fantome physique Fantome anthropomorphique

F1G. 2.4 — Photographies des fantomes
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2.2 Détermination d’un protocole d’acquisition

2.2.1 Introduction

L’objectif du protocole d’acquisition est le suivant :

Pour les radiographies de calibrage comme pour les acquisitions tomogra-
phiques, les images corrigées en niveau d’obscurité doivent étre reproduc-
tibles & 1% prés.

Les deux éléments qui interviennent dans cette étude sont ’ensemble de production du
flux de rayons X (générateur haute tension et tube d’émission X) et le détecteur de rayons X.

Les variations temporelles des mesures seront étudiées sur des acquisitions réalisées sans
objet atténuant : ces acquisitions sont dites de "plein flux". Les résultats présentés résultent
de moyennes sur une zone de 2.10* pixels situés au centre du détecteur afin de diminuer les
bruits électroniques et photoniques. En effet, nous ne nous intéressons pas aux variations de
la mesure en chaque pixel du capteur mais déterminerons un comportement moyen.

Détaillons le mode de fonctionnement du capteur. Le détecteur est dit & conversion indi-
recte : un écran scintillateur est utilisé pour la conversion des photons X en photons visibles.
L’énergie des photons visibles est ensuite convertie en charges électriques par des photodiodes
et accumulée dans les capacités des pixels. Le fonctionnement du capteur est schématisé sur
la figure 2.5. La période de lecture (Readout period) est fixée et controlée par une horloge
interne et est d’environ 1,4 secondes. Durant cette période, la charge est transférée depuis
les capacités des pixels vers un circuit de lecture, la lecture se faisant ligne par ligne. La
capacité d’un pixel accumule les charges en continu, excepté durant la trés courte période
pendant laquelle il est lu. L’intervalle de temps séparant deux débuts de périodes de lecture,
ou "frame period", peut &tre réglé. On le fixe 4 sa valeur minimale, égale au temps de lecture.
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F1G. 2.5 — Mode de fonctionnement du capteur
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2.2.2 Méthode de caractérisation du protocole
Protocole proposé

Nous allons étudier la possibilité d’utiliser le systéme suivant un mode ol on laisse la
source de rayons X émettre pendant un certain temps avant de réaliser une acquisition. Ce
temps, que 'on caractérisera, est un temps caractéristique de stabilisation du systéme qui
met en jeu deux phénomenes : la stabilisation du flux de rayons X émis par la source d’une
part et la stabilisation de la réponse du détecteur d’autre part. Un tel mode d’acquisition a
été choisi pour limiter les temps d’acquisition. En particulier, la solution d’insérer un temps
d’attente entre chaque projection tomographique, qui serait fonction du temps de montée du
flux émis par la source et du temps de stabilisation de la réponse du détecteur, a été rejetée
au vu des capacités du systeme.

Le systéme source-détecteur doit rester stable durant toute la période d’une acquisition.
Ainsi la fin d’une acquisition doit &tre cohérente avec le début : le signal intégré par période
d’intégration élémentaire du détecteur (frame period) et corrigé en noir doit varier de moins
de 1% entre le début de 'acquisition et la fin. Dans ces conditions, les acquisitions seront
cohérentes entre elles si elles sont réalisées dans les méme conditions car le temps de stabili-
sation du systéme source-détecteur reste le méme d’une acquisition & une autre.

Nous nous intéressons & deux types d’acquisitions :

— des radiographies de calibrage, réalisées en moyennant le signal recu sur 16 frame period
(pour améliorer le rapport signal & bruit). La durée Tpeq d’une telle acquisition est de
22 s (16 x 1.4 s).

— des tomographies constituées de 360 projections radiographiques. Pour chaque pro-
jection, l'intégration de l’énergie regue par le détecteur est réalisée sur une période
d’intégration du capteur. La durée T4y d’une telle acquisition est de 45 mn. Elle est
la somme de la durée d’intégration du détecteur (360 x 1.4 s) et des temps mis par le
porte-objet rotatif pour incrémenter sa position angulaire d’un degré entre les projec-
tions tomographiques.

Le mode de fonctionnement du programme d’acquisition tomographique est le suivant :
grapniq

le détecteur réalise une acquisition;

— un moteur fait ensuite tourner le porte-objet d’un angle égal au pas angulaire défini
dans les paramétres de la tomographie;

dés que le porte-objet s’est immobilisé, le détecteur garde 'acquisition correspondant &
la premiére période de lecture entiere;

— la rotation reprend dés que la frame period correspondant a cette acquisition s’est écou-
lée.

Le protocole d’acquisition suit les étapes suivantes (pour les deux types d’acquisition) :
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Flux émis par
la source

mise sous tension du générateur haute tension et du détecteur. La durée
minimale de préchauffe sera déterminée par la suite.

mesure du niveau d’obscurité 4 ¢g.

mise sous tension de la source dés la fin de la mesure d’obscurité :
émission de rayons X en continu.

attente pendant une durée Aty avant de réaliser 'acquisition : stabilisa-
tion de la source et de la réponse du détecteur.

acquisition sur une durée Tg,.

arrét de ’émission des X.

attente pendant un certain temps avant de réaliser la mesure d’obscurité
correspondant & ’acquisition suivante. Ce temps d’attente permet de li-
miter P'effet de rémanence d’une acquisition sur ’autre. Il sera déterminé
dans la suite de ’étude.

to

La figure 2.6 schématise différents temps caractéristiques du protocole d’acquisition.

. =

AtO Tacq = 22 s (radiographies)
Ou:

= 45 mn (tomographies)

Début de la
mesure
d’obscurité

Début de I’ acquisition

Fin de la mesure
d’obscurité et
mise sous tension
de la source

Fi1G. 2.6 — Temps caractéristiques du protocole d’acquisition

Formalisation

Fin de Pacquisition

Temps

L’objectif de ce paragraphe est de formaliser la condition de reproductibilité de 1 %. Nous

ferons intervenir les différents temps caractéristiques précédemment définis. Le temps d’ac-
quisition Ty, étant fixé par le type d’acquisition étudiée, radiographique ou tomographique,
il faut déterminer les temps Atg et #g.

Introduisons les notations suivantes :
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— ¢r(t) est la quantité de charges regue par la capacité d’un pixel au cours d’une période
de lecture qui commence a un instant ¢.

— N(t) est le niveau d’obscurité & I'instant ¢.

- ¢r(t) est la quantité de charges lues & I'instant ¢ :

¢r(t) = or(t) + N(t) (2.1)

Au bout d’un temps t apres le début d’une acquisition d’obscurité, réalisée a g, le nombre
de charges lues est :

¢r(to +1) = dr(to +t) + N(to +t) (2.2)

L’image corrigée en noir vaut :

¢c(to +1t) = ¢r(to + 1) + N(to +1t) — N(to) (2.3)

Elle est a priori différente de ¢r(to+1t) car le noir a pu évoluer entre ¢y et tg+¢. Le critere
de reproductibilité de 1 % entre le début et la fin de Pacquisition est vérifié si et seulement
si:

|¢>C(to + Atg) — ¢o(to + Aty + T,
b (to + Ato)

En supposant que I’évolution du noir est monotone on peut montrer (cf. annexe 1) que
'inégalité suivante implique que le criteére de reproductibilité de I’équation 2.4 soit vérifié :

Cq)[ <1% (2.4)

dr(to + Atg) — dr(to + Aty + T,
dr(to + Atg)

En pratique, on choisit de vérifier les deux critéres suivants, qui impliquent 'inégalité
précédente (inégalité triangulaire) :

N(to) — N(to+ Aty + T,

ca)
N o) | <1% (2.5)

2 4 |

¢R(t0 + Ato) — ¢R(t0 + Ato + Tacq)
<0,5% 2.6
| drlto + Ato) |<0,5% (26)
Et :
N(to) —N(to + Aty —I-Tacq)l <0,5% (2‘7)

| )

Le fait de choisir 0,5% et 0,5% (au lieu de 0,3% et 0,7% par exemple) est arbitraire. Ne
sachant pas a priori laquelle des deux inégalités est la plus contraignante & respecter, nous
avons choisi le méme seuil de reproductibilité pour la mesure corrigée en noir ¢(t) (sa varia-
tion est liée aux fluctuations de ’émission de la source et & celles de la réponse du capteur)
et pour le niveau d’obsucrité N () (sa variation est liée aux fluctuations de la réponse du
capteur uniquement). Remarquons que P’exigence de reproductibilité est au moins supérieure
3 celle du critere de reproductibilité & 1% vu que les deux précédents critéres impliquent celui
de 1’équation de départ 2.4. Le protocole de mesure des temps caractéristiques est alors le
suivant :
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- choix du type d’acquisition, ce qui revient & déterminer sa durée Tocq (qui vaut 22 s
pour une radiographie de calibrage et 46 mn pour une tomographie). T, est le temps
sur lequel on veut vérifier la reproductibilité de ¢¢.

— détermination de la durée Aty séparant une mesure d’obscurité de son acquisition
associée. On choisit la valeur minimale de Aty telle que la premiére inégalité (équation
2.6) soit vérifiée. Pour ce faire, on trace la courbe suivante :

¢R(t0 -+ Ato) — ¢R(t0 -+ Ato + Tacq)

®r(to + Atp) (28)

y(Atp) =

Atg est le temps minimum tel que y(Aty) < 0,5%

— choix de I'instant de début de mesure d’obscurité {3 pour que la deuxiéme inégalité 2.7
soit vérifiée. On étudiera deux facteurs d’évolution de la mesure d’obscurité : le temps
écoulé depuis la dernitre irradiation du capteur (limitation de l'effet de rémanence) et
le temps depuis lequel la source et le détecteur ont été mis sous tension (détermination
du temps de préchauffe nécessaire). Pour ce faire, on trace la courbe suivante :

i) = V() = N(]zi;)(:(—])Ato + Tacq)

(2.9)

to correspond alors soit au temps écoulé depuis la derniere irradiation, soit au temps
depuis lequel la source et le détecteur ont été mis sous tension.

2.2.3 Détermination des temps caractéritiques
Variation de la mesure de plein flux au cours d’'une méme acquisition

L’objectif est de déterminer les valeurs minimales de Aty pour les deux types d’acquisition
tels que le premier critére de reproductibilité (équation 2.6) soit vérifié.

Une série d’acquisitions est réalisée, toutes les 7,612 secondes et sur une durée de 140
minutes. Au bout de 60 minutes, la source de rayons X est mise sous tension et émet. On
mesure le signal moyen sur une zone de 2.10* pixels situés au centre du capteur. L’évolution
de la mesure en fonction du temps est présentée dans la figure 2.7. La deuxiéme partie de la
courbe (de 60’ & 140’) permet d’étudier les variations de la mesure sur les temps caractéris-
tiques d’une radiographie (22 secondes) ou d’une tomographie (45 minutes).

Le critére de reproductibilité de 'équation 2.6 a été défini sur des images corrigées en
niveau d’obscurité. Le probléme est alors le suivant : quel niveau d’obscurité utiliser pour
corriger les images de plein flux et obtenir ¢¢(t) alors que le niveau d’obscurité évolue au
cours du temps? La méthode proposéee est de calculer un niveau d’obscurité par extrapo-
lation & partir de Pacquisition d’obscurité qui correpond aux 60 premidres minutes de la
mesure de la figure 2.7. Pour calculer les coefficients d’extrapolation, on réalise une deuxiéme
série d’aquisitions sur 140 minutes mais sans mettre la source sous tension. Cette mesure
du courant d’obscurité en fonction du temps est présentée sur la figure 2.8. Les niveaux
d’obscurité des 60 premitres minutes de la premiére série de mesures (figure 2.7) sont notés
n(t). Les niveaux d’obscurité de la deuxiéme série de mesures (figure 2.8) sont notés n.s(t).
n(t) est tracé en fonction de n,f(t,t < 60) (figure 2.9). Un polynéme d’extrapolation P est
déterminé a ’aide du logiciel Microsoft Excel. Ce polynoéme s’écrit; :



36 CHAPITRE 2. MISE EN OEUVRE D’UN BANC DE TEST

16000 -
14000 -
12000 -
10000 -
8000 -
6000 -
4000 -
2000 -

Iy

Signal mesuré (14 bits)

O T T , T T S e 1
0 20 40 60 80 100 120 140 160
Temps (minutes)

F1G. 2.7 — Premiére série d’acquisitions sur 140 minutes. Le capteur est irradié & partir
de la 60éme minute

n(t) = P(nres(t)) (2.10)

Il est trouvé égal a :

n(t) = —4.69E — 03 X npef(t) ™2 + 1.03E + 013 X nyef(t) — 4.64E + 03 X npep(t)®  (2.11)

Les niveaux d’obscurité extrapolés (aprés 60 minutes) sont ainsi calculés par la formule :

n(t,t > 60") = P(npes(t, t > 60')) (2.12)

Le niveau d’obscurité extrapolé pendant la durée sur laquelle le détecteur est irradié
est présenté sur la figure 2.10. La variation du plein flux corrigé en niveau d’obscurité par
n(t,t > 60’) en fonction du temps est représentée sur la figure 2.11.

Pour les deux valeurs de T,.; correspondant aux deux types d’acquisition, la variation
relative du plein flux pendant Tgc, en fonction du temps est calculée. Ces variations relatives
sont représentées sur la figure 2.12. D’aprés ces courbes, la durée Aty est déterminée. Sa
valeur doit étre telle que les courbes soient inférieures & 0.5 % pour des temps supérieurs.
Une valeur de une minute est choisie pour les radiographies et les tomographies.

Etude de la variation du courant d’obscurité

L’objectif est de déterminer des critéres sur ¢y pour chaque type d’acquisition tels que le
deuxiéme critére de reproductibilité soit vérifié (équation 2.7).

Pour ce faire, le niveau d’obscurité est mesuré en fonction de deux parametres : le temps
depuis lequel le générateur et le détecteur sont sous tension et le temps séparant ty de ’ac-
quisition précédente, & savoir 'influence de P'acquisition précédente sur I'acquisition courante
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Fi1G. 2.8 — Deuxiéme série d’acquisitions sur 140 minutes. Le capteur n’est pas irradié.
C’est la variation du signal d’obscurité dite de référence.

1050 -
1040 - L

n
—
)
@
)

5

¥
v

1020 1 L

acquisitio
—
o
b
o

d

1000
990

980 | . | . q
980 1000 1020 1040 1060 1080

Signal d'obscurité de référence

Signal d'obscurité de début

F1c. 2.9 — Calcul du polynéme d’extrapolation

par effet de rémanence.

Dans un premier temps, mesurons le niveau d’obscurité en fonction du premier paramétre.
Le niveau d’obscurité moyenné sur une zone de 2 x 10* pixels situés au centre du capteur est
mesuré. La variation de ce signal en fonction du temps écoulé depuis la mise sous tension du
générateur et du détecteur est représentée sur la figure 2.8. A partir de cette mesure on calcule
la variation relative du signal d’obscurité N pendant des temps caractéritiques Aty 4 Tyeq €n
fonction du temps tg :
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F1G. 2.11 — Variation du plein flux en fonction du temps

N(to) — N(to + Aty + Tacq)
N(to)

Cette variation relative doit &tre inférieure & 0.5 % pour que le critére de ’équation 2.7
soit vérifié. Les courbes obtenues pour les deux types d’acquisitions sont représentées sur la
figure 2.13. Pour vérifier le critére de I’équation 2.7, il faut attendre 6 minutes aprés la mise
sous tension du détecteur et de la source pour la premiere radiographie ou 120 minutes pour
la premiere tomographie.

(to) (2.13)

Dans un deuxi¢me temps, nous voulons quantifier I'influence du temps séparant deux
acquisitions. L’objectif est de déterminer le temps minimum qui doit séparer deux acquisitions



2.2. DETERMINATION D’UN PROTOCOLE D’ACQUISITION 39

Variation relative

0,04
0,035 -~ tomographie (Tacq=45mn)
0,03 - —radiographie (Tacq=22s)

Temps (minutes)

F1G. 2.12 - Variation relative du plein flux sur la durée de l'acquisition Ty, en fonction
du temps : aprés une minute, cette variation relative sur la durée d’une acquisition est
inférieure & 0.5 % pour les deuz types d’acquisition.
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F1G. 2.13 - Variation relative du signal d’obscurité sur un temps Atg+T,e, en fonction
du temps écoulé depuis la mise sous tension du générateur et du capteur.

consécutives. Le critére est que la variation du noir entre sa mesure, une minute avant le
début d’acquisition, et la fin de acquisition ne soit pas trop perturbée par la rémanence de
la mesure précédente. La premiére étape consiste & définir un temps d’irradiation pertinent.
Cette étude consiste a suivre le signal d’obscurité sur une zone de 2.10* pixels situés au
centre du détecteur aprés une exposition du détecteur au rayonnement X pour différentes
valeurs du temps d’irradiation. Aprés avoir vérifié que la décroissance du niveau d’obscurité
est indépendante du temps d’irradiation pour un temps d’irradiation supérieur & une minute,
un temps d’irradiation de deux minutes est choisi pour la suite de cette étude. La variation
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relative du signal d’obscurité aprés une irradiation de deux minutes est mesurée. Les résultats
sont présentés sur le graphique de la figure 2.14.
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F1G. 2.14 — Variation relative du signal d’obscurité sur un temps Atg+Tgeq en fonction
du temps apreés une irradiation de 2°.

Il faut attendre au minimum 3 minutes aprés une irradiation pour réaliser une radiogra-
phie pour que le critére 2.7 soit vérifié. Il faut attendre au minimum 60 minutes avant de
réaliser une tomographie aprés une irradiation selon le méme critere.

Récapitulatif du protocole d’acquisition

Les différents temps caractéristiques sont récapitulés dans le tableau suivant :

Type d’acquisition Radiographie | Tomographie
Tocq 22 s 45 mn
Aty 1’ 1
Temps minimum de préchauffe 3 1207 |
Temps minimum séparant deux acquisitions 3 60’

2.3 Bilan

Un protocole d’acquisition a été mis en place pour réaliser des tomographies quantitatives.
Ceci a demandé une adaptation du mode d’acquisition au systéme dont on dispose. En
particulier, la source, le détecteur et la mécanique ne sont pas au départ dédiés a notre
application :

— la source est plus stable & 450 kV qu’a 120 kV : elle n’est pas dédiée aux énergies de

I'imagerie thoracique.

— le capteur et le systéme mécanique sont dédiés au controle non destructif.

Cette utilisation du systéme pour des applications quantitatives aux énergies de l'imagerie

thoracique a pour conséquence des temps d’acquisition contraignants. Elle permet de tester
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les méthodes proposées dans un cadre d’imagerie anatomique mais n’est pas compatible avec
une application médicale réalisée directement sur ce systeéme.

Le phénomeéne de rémanence entre projections consécutives en tomographie n’a pas été
pris en compte dans notre approche. Différentes méthodes sont envisageables pour résoudre
ce probléme :

— utilisation d’un cache amovible permettant de réaliser 1'acquisition de rémanence asso-

ciée a chaque projection.

— définition d’un protocole d’acquisition dans lequel le moteur attend un certain temps
avant de tourner entre deux acquisitions. Le probléme est que la durée d’une tomogra-
phie en serait considérablement allongée.

— construction d’un modele de rémanence et correction de chaque pixel d’une projection
en fonction des niveaux de gris du méme pixel sur les projections précédentes.

Dans le cadre de notre étude en plein flux, ce phénoméne n’a pas été mis en évidence car
les variations des niveaux de gris d’'un méme pixel sont trés faibles entre deux projections
consécutives. Cette rémanence n’est pas a priori négligeable entre deux angles de vue consé-
cutifs d’un objet atténuant. Dans notre application, la variation d’angle de vue entre deux
projections consécutives est trés faible (un degré) ce qui peut justifier le fait de négliger cet
effet de rémanence.
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3.1 Objectif

Afin d’atteindre I'objectif global de reconstruction 3D quantitative avec capteur plan nu-
mérique, la premiére étape a été de mettre en place un banc de mesure et un protocole
d’acquisition. La deuxigme étape est la correction des obstacles & la quantification liés aux
imperfections du capteur. Nous allons présenter dans ce chapitre les différents prétraitements
des images basés sur les phénomeénes physiques qui ont lieu au sein du capteur. Ces der-
niers regroupent des prétraitements basiques (correction des pixels défecteux, soustraction
du niveau d’obscurité et correction en gain) et des prétraitements plus évolués, que sont la
linéarisation du capteur et la correction des phénomenes de diffusion qui ont lieu dans le
capteur. La correction du diffusé capteur présentée dans ce chapitre a été publiée (Ref [3] en

43
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annexe 7) et brevetée (Ref [7]). L’ordre des différents prétraitements est illustré sur la figure
3.1

¢brut (acquisition brute)

- L

| Correction en pixels défectueux |

v

Traitements < | Correction en niveau d’obscurité ‘
basiques l

‘ Correction en gain |

O PR

A

T‘bmt (image de transmission brute)

S e 2

| Correction en linéarité

.
T!
b

| Correction en diffusé capteur }

\_ -
v

T
/ N\
yd

Traitements
évolués

Ob;j ot du ! I Correction en diffusé objet i \
chapitre 5 ; —
TP (transmission du TS (transmission du
rayonnement primaire) diffusé objet)

Fi1G. 3.1 — Schéma global des prétraitements et de la correction du diffusé objet.

3.2 Traitements basiques

3.2.1 Pixels défectueux

Les pixels défectueux sont dus & des défauts technologiques du capteur. Leur correction

se fait en deux étapes :

— une image de pixels défectueux est déterminée. Le capteur est irradié & deux intensités
différentes sans objet atténuant : les pixels qui s’éloignent trop de la valeur moyenne
et ceux qui ont une réponse trop fortement non lindaire avec 'intensité sont identifiés.
Cette image doit étre réactualisée régulierement avec le vieillissement du capteur.
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— les valeurs fournies par ces pixels sont corrigées sur une acquisition courante en rem-
placant leur valeur par la valeur médiane calculée sur le plus petit voisinage carré
contenant au moins un pixel valide.

(a) (b)

F1G. 3.2 — Résultat de la correction en pizels défectuevx sur une radiographie de face
du fantéme de thorax anthropomorphique : sans correction (a) et avec correction (b).
Les pizels en défaut visibles de I’image (a) sont regroupés (lignes noires horizontales).

3.2.2 Correction de noir

Une image d’obscurité (mesure donnée par le capteur non irradié) est mesurée avant
chaque acquisition, radiographique ou tomographique. Cette mesure suit le protocole défini
dans le chapitre 2.2. L’image d’obscurité est ensuite soustraite & I’acquisition courante.

3.2.3 Correction de gain

L’image corrigée en noir, notée ¢, est divisée pixel par pixel par une image dite de "plein
flux", c’est & dire obtenue par irradiation du capteur sans objet atténuant, et notée ¢g. Cette
étape permet de corriger I’anisotropie de 1’émission de la source et la variation de la réponse
entre les différents pixels du capteur. En particulier cette étape fait disparaitre sur l'image
des traits horizontaux liés aux variations de ’amplification du signal par le circuit de lecture
en fonction des lignes de pixels. Aprés cette étape, les images obtenues sont des images dites
de transmission et notées T :

T=2 (3.1)

3.3 Linéarisation du capteur

3.3.1 Analyse de la non-linéarité

Le silicone amorphe des transistors a une capacité de piégeage des charges qui dépend du
flux de photons. La mesure donnée par un pixel n’est donc pas a priori une fonction linéaire
de ’énergie regue par le pixel.
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(a) (b)

F1aG. 3.3 — Résultat des corrections en noir et en plein flur sur une radiographie de face
du fantéme de thoraz anthropomorphique : sans correction (a) et avec correction (b).

3.3.2 Calibrage et correction en linéarité

Pour corriger les images en non-linéarité, un facteur de correction, noté k, est calibré. Ce
facteur permet de quantifier ’écart & la linéarité des mesures en chaque pixel du capteur. k&
est calculé en comparant des mesures expérimentales, entachées de la non-linéarité du cap-
teur, & des simulations de ces mémes mesures, mais en considérant la réponse du détecteur
comme linéaire. En pratique, on mesure les images de transmission du rayonnement primaire
de plaques de lucite de différentes épaisseurs. Pour obtenir le rayonnement primaire, le rayon-
nement diffusé par les plaques est estimé par la méthode des beams stops et soustrait aux
mesures. La méthode des beam stops est détaillée dans le paragraphe 5.4.1. Les simulations
du rayonnement primaire pour les différentes plaques sont réalisées & ’aide du logiciel Sind-
bad [11][67]. Pour chaque épaisseur de plaque, indexée par i, k(i) est obtenu en divisant la
transmission de rayonnement primaire simulée T5™ (i) par celle mesurée T (7) :

st (2
k() = 20
Tp(i)

Pour une valeur de transmission 7', deux valeurs de transmission de calibrage sont déter-
minées, T'(i) et T(i+1). Le coefficient de correction multiplicatif k est déterminé en réalisant
une interpolation linéaire entre k(i) et k(1 + 1) :

ko= TG E1) X k(i) + TW-T _ G+1)

T T@E)-T@E+1) () —T@E+1)

T est finallement corrigée par multiplication par k.

3.4 Etude du diffusé capteur

3.4.1 Nature physique

Une source importante de perte de résolution spatiale du capteur est causée par la diffu-
sion des rayons X dans le capteur et par les diffusions optiques qui ont lieu dans le scintilla-
teur. Ces phénomenes, responsables de I’étendue spatiale de la Point Spread Function (PSF)
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du capteur, sont regroupés sous la dénomination de "diffusé capteur”. Ce dernier ne doit pas
étre confondu avec le rayonnement X diffusé a 'intérieur de 'objet examiné, appelé "diffusé

objet". Le diffusé capteur regroupe :

— les rayons X diffusés dans les filtres en face avant du capteur.
— les rayons X qui n’ont pas été absorbés lors de leur premier passage & travers 1’écran
scintillateur, qui sont rétro diffusés par des éléments situés derriere le capteur et détec-

tés.
— la diffusion optique dans le scintillateur aprés conversion des photons X en photons

lumineux.
L’ensemble de ces contributions est illustré par la figure 3.4.

Photodiodes en a-Si

Scintillateur (Gd202S:Tb)
Filtres en face avant du capteur j 1

Circuit de

J J,_ lecture

Source

e
X
rayons *‘“\H \%\

DM) =D + P + Dy + P, Elements
H'—J diffusant
DS(P) derriere le

capteur

Fic. 3.4 — Contribution & une mesure ¢'(M). ¢'(M) est la somme de ¢, la part
du rayonnement incident sur le capteur ¢;,. absorbée par le scintillateur, la part ¢p
diffusée dans les filtres, le rétro diffusé ¢ps et le diffusé optique ¢o,.

3.4.2 Caractérisation du diffusé capteur

Modélisation du diffusé capteur

Dans notre approche le diffusé capteur est considéré comme un phénomene additif. Ceci
se justifie par le fait qu’une part du diffusé capteur est du diffusé X. Cette hypothése est
moins juste pour le diffusé optique. Une image de flux ¢’ est modélisée par la somme de deux
contributions : la part du flux incident absorbée par le scintillateur ¢ et le diffusé capteur

DS(¢) :
¢ = b+ DS() (3.2)

Le diffusé capteur est caractérisé par :
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- le potentiel de diffusion capteur, & savoir le pourcentage du rayonnement détecté sur
le détecteur qui est du diffusé capteur. C’est une fonction de lintensité du flux de
rayonnement X.

— la forme de la distribution du diffusé capteur. Nous supposerons dans la suite que cette
dernitére est Gaussienne, c’est & dire qu’un flux incident ponctuel va générer un diffusé
capteur sur I'image en forme de Gaussienne bidimensionnelle centrée sur le point d’im-
pact du flux.

L’image de diffusé capteur DS(¢) associée & une image de flux primaire ¢ est modélisée
par la relation suivante :

DS(¢) = (C x ¢)xKp (3.3)

C est icl une image qui représente la variation spatiale du potentiel de diffusion du
capteur. X représente la multiplication pixel par pixel de deux images. * représente une
convolution bidimensionnelle. Kp est la PSF (Point Spread Function) du diffusé capteur.
Sous ’hypotheése de distribution Gaussienne, Kp a ’expression suivante :

1 r?
X e 202 (3.4)

Kp(r) = 2mo?

o est 'écart-type et r la distance radiale en coordonnées polaires par rapport & 'origine
de la convolution.

Calibrage

L’étape de calibrage permet de déterminer les deux caractéristiques du diffusé capteur que
sont 'image C' et la PSF Kp. Ce calibrage est réalisé en calculant le diffusé capteur associé &
une image de plein flux. Afin de mesurer le diffusé capteur associé & cette image, on utilise une
méthode de beam stops [68]. Les beam stops sont constituées de petits cylindres en plomb qui
absorbent le rayonnement primaire. Dans cette étude, nous négligeons le rayonnement diffusé
par les beam stops. Ils sont collés de maniere réguliere sur une plaque de lucite, comme
schématisé sur la figure 3.5.

Les mesures dans les ombres des beams stops sont des estimations du diffusé capteur
associé a 'image de plein flux, vu que le rayonnement direct n’atteint pas le capteur dans ces
zones et qu’il n’y a pas de diffusé objet (en 'absence d’objet). Cependant, le diffusé capteur
ayant une certaine portée spatiale (modélisée par Kp), la mesure dépend de la taille de la
projection des beam stops sur le capteur. Plus la surface de cette projection est petite, plus
le diffusé capteur estimé sera important. Ainsi, pour une taille de beam stops donnée, la
mesure va dépendre du grandissement du systéme et donc de la distance séparant les beam
stops du capteur. Nous allons montrer que deux mesures & deux distances différentes séparant
les beam stops du capteur sont suffisantes pour estimer les parametres C et Kp. Le diffusé
capteur associé & une image de plein flux est donc mesuré pour deux positions de la plaque
de beam stops :

1. La plaque est placée & une distance L. du capteur.
2. La plaque est collée contre la face avant du capteur.

Ces positions sont illustrées sur la figure 3.6. Pour chaque position, le flux est mesuré puis
moyenné sur les pixels centraux des projections des beam stops. Ensuite, une interpolation
spatiale est réalisée entre les différentes taches par la méthode des splines pour estimer les
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Beam stop en plomb
(rayon: rg = 2 mm)

Plaque de lucite

(épaisseur de 3 mm)

Q00000000 Q
QOQQQO0Q0Q0QY

Aire correspondant aux beam stops irradiés

——_'- 1_.
15 mm

F1G. 3.5 — Schéma de la plaque de beam stops, composée de cylindres en plomb collés
sur une plaque de lucite de 8 mm d’épaisseur et disposés suivant un pavage carré.

images de diffusé capteur. Ces images sont notées M et M’, dans la premiére et la deuxi®me
position respectivement.

Expression des parameétres

Comme souligné précédemment, les beam stops sont responsables d’une sous-estimation
du diffusé capteur. Cette sous-estimation est d’autant plus importante que leur projection
est étendue dans le plan du détecteur. Ainsi, I'image obtenue & partir de la mesure dans la
premiére position peut &tre écrite en fonction de 'image de plein flux ¢y :

ot & < 1 est une constante qui caractérise la sous-estimation du diffusé capteur. o dépend
de la géométrie d’acquisition. Dans la seconde position (beam stops collés au détecteur),
I'image obtenue & partir de la mesure peut s’écrire de la méme maniére :

M' = o/ .DS(do)

ol o caractérise la sous-estimation du diffusé capteur dans la deuxiéme configuration. En
reprenant le modele de I’équation 3.3, la part de diffusé capteur mesurée en un point a du
capteur et provenant du flux incident sur le capteur en un point b, notée DS(a, b), s’exprime
comme la fonction suivante de ¢(b) et de la distance r(a,b) entre a et b :

_(r(ab} 2
Xe 202

DS(a,8) = C(b) x $(8) x 5—

On note rps le rayon de la base d’un beam stop. Dans la premitre configuration (beam
stops placés a une distance L du capteur), le grandissement v est défini par : v = g—g—D_—L—,
ol SD est la distance source-détecteur. La projection d’un beam stop est un disque de rayon

v X rgs. On peut réécrire la mesure au centre ag d’un beam stop :
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Plaque de beam stops
Source X

l
@ !

Image des beam stops a
Plaque de beam stops une distance L du capteur
i

Source X !
2 T

Image des beam stops collés au capteur

(b)

F1G. 3.6 — Positions des beam stops pour la caractérisation de C et de Kp. Dans la
premiére position (a), la plaque est placée & une distance L du capteur. Dans la seconde
position (b), elle est collée contre la face avant du capteur.

Mao) = | DS(ao, bl y))dedy
R:\Dag g

oll Dy yrp est le disque correspondant & la projection du beam stop centré en ag. L’image
¢o étant relativement homogene (il n’y a pas d’objet atténuant), on peut approcher ¢o(b) et
C(b) dans le voisinage de la projection du beam stop par ¢g(ap) et C(ag) respectivement.
Ainsi :

2

(o} 2T 1 "
M(a =/ Clag) X ¢olag) % X e 202 rdrdf
()= ||, Clan) x dnfa) x 53

Soit :
Vris
M(ag) = exp (_W) x C(ap) % ¢o(ap) (3.6)
Dans la deuxi®me configuration, le grandissement des beam stops étant égal & 1 :
2

(o) = e (125 ) x Clao) x o)

Le rapport de « sur o est obtenu en divisant 'image M par 'image M’ (pixel par pixel) :
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2.2
~XTss
o _eop(-TF)

Rt (3.7)
o eap (-32%)
Finallement, 1’écart-type de la PSF Kp est déduit de I’équation 3.7 :
2 2
2 _ res(l1—77)
o = 2n(2) (3.8)

La derniere étape du calibrage est la détermination de C. En utilisant le modéle de
Péquation 3.3 :

DS(¢g) = (C x ¢o) * Kp

o est une image basses fréquences comparée aux fréquences de Kp, ainsi :

DS(¢o) = C X ¢y (3.9)
Reprenons 'équation 3.5 :
M = a.DS(¢q)
Combinons cette dernitre expression avec I’équation 3.6 :
2,.2
_ T TBs
= exp (—W> (310)
C est finalement obtenu par la formule :
1 M|
C=—x— 3.11
o= %o (3.11)

3.4.3 Méthode de correction du diffusé capteur

L’objectif est de proposer une méthode de correction du diffusé capteur sur les acqui-
sitions radiographiques et tomographiques. Cette approche est basée sur une méthode de
déconvolution. La correction du diffusé capteur est réalisée sur des images de transmission.
L’image de transmission 7" associée & l'image de flux ¢/ et & 'image de plein flux ¢} est
définie par :

¢I
"4
0
Remarquons que les deux termes ¢’ et ¢f, doivent &tre corrigés en diffusé capteur. L’'image
q 0

de transmission corrigée en diffusé capteur, notée T, s’exprime donc comme :

_¢ _ ¢-DS(¢)
$o  ¢p — DS(do)

En suivant le modeéle donné par ’équation 3.3 :

TI

T

DS(¢) = (Cx ¢)*Kp
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Et, d’apres ’équation 3.9 :

DS(¢o) =C x ¢o (3.12)
Donc :
8 - DS(go) = ¢ x 1o (3.13)
Soit :
. ?l _ (C X ¢) * KD
f=g ity
T=T % (1+0C)- M
Po

¢o est une image basses fréquences comparée aux fréquences de Kp. On peut donc consi-
dérer qu’elle est invariante par convolution par Kp. Ainsi :

T:T’x(1+0)—<0x£>*KD
bo

T peut finallement s’exprimer en fonction de 7" par la relation :

[T=Tx(1+C)—(CxT)=Kp|

La détermination de 7' revient & une déconvolution. Elle est réalisée par une aproche
itérative de type point fixe. Ainsi, 'image corrigée & l'itération i+1, notée T, est exprimée
comme une fonction de 'image & 'itération i, notée T :

[TH =T x (140) — (O x T%) * Kp (3.14)

L’initialisation est faite en partant de I'image non corrigée en diffusé capteur : T° = T,
Remarquons que la convergence théorique n’a pas été étudide mais que cette dernidre a été
vérifiée expérimentallement.

3.5 Calibrage de la linéarité et du diffusé capteur

Des méthodes de calibrage de la non-linéarité et du diffusé capteur ont été présentées.
Comme explicité précédemment, le calibrage de la non-linéarité est réalisé en calculant le
rapport des transmissions simulées T's(¢) sur les transmissions expérimentales T'(7) de plaques
de lucite d’épaisseurs variables. Pour que ce calibrage soit précis, il faut corriger les images
T(2) en diffusé capteur. Pour ce faire, il faut connaitre les caractéristiques C et Kp du diffusé
capteur. Cependant, ce calibrage doit &tre basé sur des mesures M et M’ corrigées en non-
linéarité. Ainsi la solution choisie est de déterminer le facteur k et les parameétres C et Kp de
maniere itérative. Une itération consiste & partir des parametres du diffusé capteur & l’ordre
4, notés C7 et K%,, utiliser ces parametres pour corriger les images T'(¢) en diffusé capteur
et obtenir ainsi un coefficient de correction & lordre j, noté k’. Enfin, en corrigeant les
mesures M et M’ par k7, on détermine les parametres du diffusé capteur & l’ordre j+ 1, notés
CI+1 et Ko+, Cette itération est schématisée sur la figure 3.7. L'initialisation est réalisée en
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déterminant les paramétres C? et K% sans correction en non-linéarité des acquisitions. Le
critére d’arrét suivant a été défini :

kI — i+l
Correction en Transmissions Calibrage du
O,k diffusé capteur des ® expérimentales () facteur —-'I CH+LK j+1
plaques de lucite p k(i)

FIG. 3.7 — Une itération du schéma permettant de déterminer C, Kp et k.

En accord avec le critére de 1'équation 3.15, 7 itérations ont été nécessaires pour détermi-
ner le facteur de correction k. La figure 3.8 montre 'évolution de &k en fonction des itérations.
Pour chaque itération, k est représenté comme une fonction de la transmission mesurée, qui
est une fonction décroissante de ’épaisseur des plaques de lucite.

En reprenant les caractéristiques du banc de tomographie présentées dans la partie 4.1,
le grandissement des beam stops est calculé : v = 1,45. Le rayon des beam stops est mesuré :
rgs = 2,0 mm. Notre méthode de caractérisation du diffusé capteur nous donne les résultats
suivants au bout de la 7éme itération : ¢ = 8,1 mm et a = 0, 826

- 1,35

Sans correction en diffusé capteur

L 1,25

Facteur de correction k
™

1 0,1 0,01 0,001

Transmission expérimentale

Fi1G. 3.8 — Facteur de correction en non-linéarité k. Il est calculé sans correction en
diffusé capteur des acquisitions et avec correction (1 & 7 itérations).
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3.6 Evaluation expérimentale de la correction en
diffusé capteur

L’objectif de cette partie est de montrer ’amélioration des images apportée par la correc-
tion en diffusé capteur. Nous comparerons des images radiographiques avec et sans correction
en diffusé capteur ainsi que des reconstructions tomographiques issues d’acquisitions avec et
sans correction.

Dans cette partie, la correction du diffusé généré par 1’objet est réalisée par la méthode des
beam stops. Le principe détaillé de l'utilisation des beam stops pour la correction du diffusé
objet sera présenté dans le paragraphe 5.4.1. Les méthodes de prétraitement sont appliquées
sur les projections tomographiques des fantdmes acquises avec et sans beam stops. Ensuite,
une interpolation spatiale est réalisée pour estimer les images de rayonnement diffusé par les
fantémes correspondant aux différentes projections tomographiques. Nous verrons également
que la correction du diffusé capteur a une grande influence sur I'estimation du diffusé objet si
la méthode des beams stops est choisie pour Pestimer, car les images acquises avec les beam
stops ont des contrastes importants au niveau des ombres des beam stops. Nous verrons que
la correction du diffusé capteur sur les projections tomographiques acquises sans beam stops
a surtout un effet de défloutage mais ne change pas le niveau moyen des images.

3.6.1 Résultats sur le fantdome cylindrique

N

360 projections ont été collectées & partir du systéme de tomographie présenté dans la
partie 2.1. En raison de la mémoire limitée de ’ordinateur, un regroupement des pixels en 6x4
a été réalisé pour obtenir des projections tomographiques de 520 x 250 pixels. Les constantes
radiologiques sont 120 kV, 5 mA et 1,4 s. Le volume reconstruit comprend 450 x 450 x 100
voxels (voxels de 6x6x6 mm). Les profils des projections non corrigées en diffusé capteur et de
celles corrigées sont présentés sur la figure 3.9 pour deux projections : de face et de c6té (voir
description du fantéme dans la partie 2.1.3). La référence est donnée par la simulation. Aprés
correction, les profils des projections expérimentales sont en bon accord avec la simulation.
En particulier, les valeurs d’atténuation en dehors de l'objet sont ramenées & 0, ce qui est
bien la valeur attendue.

3.6.2 Résultats sur le fantdome anthropomorphique
Résultats en radiographie

Les méthodes de prétraitement sont appliquées sur les projections antéro-postérieure du
fantéme avec et sans beam stops. L’estimation des images de diffusé est ensuite réalisée par
interpolation entre les valeurs mesurées sous les beam stops. Les images de diffusé sont en-
suite soustraites aux projections acquises sans beam stops pour chaque incidence angulaire.
Finalement, les effets de la correction du diffusé capteur sur les projections de rayonnement
primaire sont & la fois quantitatives (variation du niveau moyen des images) et qualitatives
(défloutage). La figure 3.10 montre Pamélioration qualitative due au défloutage. Les profils de
la figure 3.11 montrent les améliorations quantitatives des projections. On voit en particulier
sur les profils le fait que les transmissions sur les bords des profils, & savoir en dehors de 1’ob-
jet, sont ramenés & 0 aprés correction en diffusé capteur, ce qui est la valeur d’atténuation
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F1G. 3.9 — Résultats de la correction en diffusé capteur sur des profils de radiographies.
Avant correction, les atténuations exrpérimentales sont supérieures & celles attendues.
Aprés correction, les profils expérimentauz correspondent bien & ceux donnés par la
simulation.

attendue.

L’effet de la correction en diffusé capteur sur les projections radiographiques non corri-
gées en diffusé objet est montré sur la figure 3.12. Les images présentées sont des images
d’atténuation. Ces images montrent un effet de défloutage : les contours sont plus nettes.
Cependant, les profils horizontaux (c) montrent que le niveau moyen des deux images est
sensiblement le méme.

Résultats en tomographie

La figure 3.13 présente trois plans horizontaux reconstruits & partir d’acquisitions tomo-
graphiques du fantome :
— (A) obtenu avec un scanner multi lignes conventionnel (scanner Philips hélicoidal, pas
d’hélice de 1.3 mm, 120 kV)
— (B) obtenu avec le capteur plan et sans correction des projections en diffusé capteur

600
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(A) (B)

F1G. 3.10 — Résultats en radiographie. (A) Image sans correction en diffusé capteur.
(B) Image avec correction en diffusé capteur.
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F1G. 3.11 - Profils horizontauzr centrauz des radiographies de la figure 5.10.

— (C) obtenu avec le capteur plan et avec correction des projections en diffusé capteur

Deux types de profils sont présentés : des profils d’une région & contraste important
(présence d’os et de tissus mous), représentés par une ligne verticale noire en haut des images,
et des profils d’une région & faible contraste, au niveau du coeur, représentés par une ligne
verticale noire en bas des images. Ces profils sont présentés sur la figure 3.14.

Pour mesurer ’amélioration quantitative des images liée & la correction en diffusé capteur,
les profils de (B) et (C) sont comparés & ceux de (A). A, est défini comme la valeur absolue
de la différence relative entre les profils obtenus avec le capteur plan et les profils de référence

obtenus avec le scanner multilignes.
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F1G. 3.12 — Résultat de la correction en diffusé capteur sur une radiographie de face du
fantéme de thoraz anthropomorphique : sans correction (a) et avec correction (b).

A) ©)

Fi1G. 3.13 — Plans reconstruits du fantome anthropomorphique. (A) avec le scanner
multi lignes conventionnel. (B) avec le capteur plan sans correction en diffusé capteur.
(C) avec le capteur plan et avec correction en diffusé capteur.
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F1G. 3.14 — Profils des plans reconstruits de la figure 3.13. Les profils des reconstructions
obtenues avec le capteur plan sont comparés & ceux des reconstructions obtenues avec
le scanner multi lignes, représentés en lignes hachurées. (A) Profils de la région a
contraste important sans correction en diffusé capteur. (B) Profils de la région a
contraste important avec correction en diffusé capteur. (C) Profils de la région d faible
contraste sans correction en diffusé capteur. (D) Profils de la région d faible contraste
avec correction en diffusé capteur.

Diffusé capteur Sans correction | Correction
A, sur la région haut contraste 3% 34%
A, sur la région faible contraste 76% 44%

Les profils montrent bien Pamélioration quantitative des images tridimensionnelles re-
construites lorsqu’une correction en diffusé capteur est appliquée sur les projections tomogra-
phiques.
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3.7 Bilan

Des méthodes de correction du diffusé capteur basées sur une approche de déconvolution
des mesures ont déja été proposées [19] [83]. Cependant, ces approches estiment simultané-
ment le diffusé capteur et le diffusé objet, sous ’hypothése que les deux phénomenes ont la
méme portée spatiale. En réalité, la portée du diffusé objet est plus importante que celle
du diffusé capteur. Dans les expériences présentées dans le cadre de cette theése, la PSF du
diffusé objet a un écart-type environ 5 fois plus important que celle du diffusé capteur. Cette
différence montre 'intérét de séparer la correction du diffusé capteur de celle du diffusé objet
(objet du chapitre 6).

La méthodologie proposée présente également l'originalité d’étre basée sur un modele
additif pour le diffusé capteur, alors que P’approche classique de PSF modélise le signal
résultant comme une convolution du signal recherché par la PSF. Dans la mesure ol le diffusé
capteur comprend du diffusé X et du diffusé optique, les deux approches sont justifiables.
L’approche classique de PSF est surtout juste pour le diffusé optique alors que notre approche
se justifie mieux pour le diffusé X.
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Une mesure idéale en radiographie ou en tomographie par transmission est une mesure
des photons X qui n’ont pas interagi avec la matiere. Une telle mesure permet de déterminer
le coefficient d’atténuation linéaire moyen sur I’épaisseur L de I’objet examiné, noté u, en
inversant 1’équation d’atténuation de Beer-Lambert qui relie le flux incident ¢y au flux de
photons primaires ¢p (qui traversent 'objet sans avoir interagi) :

M= -—% X in (ﬁ—};) (4'1)

Les interactions rayonnement-matiére sont de deux types : les photons absorbés par effet
photoélectrique et les photons diffusés par effet Rayleigh (phénomene de diffusion élastique)
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ou par effet Compton (phénomene de diffusion inélastique, prépondérant aux énergies de
la radiographie médicale). pu s’exprime donc comme la somme des coeflicients d’atténuation
linéaires liés & D'effet photoélectrique upr, & effet Rayleigh ug et & V'effet Compton pc.

p=ppH + MR+ lo (4.2)

En pratique, une partie des photons diffusés par effet Rayleigh ou par effet Compton
atteint le capteur. Le diffusé est donc un phénomene additif : une mesure est la somme de
¢p et d’un rayonnement diffusé ¢g. L'inversion de ’équation de Beer-Lambert en présence
de diffusé conduit & une estimation de l'atténuation erronée :

~ 1 dp + ¢s

L’utilisation de capteurs plans en tomographie (typiquement 3000 x 2000 pixels) offre de
nombreux avantages par rapport aux détecteurs & multibarrettes (typiquement 128 barrettes).
En particulier, la résolution spatiale est meilleure (inférieure au millimetre) et isotrope; les
temps d’acquisition et de reconstruction sont plus faibles [58]. Cependant le diffusé est beau-
coup plus important dans cette configuration que dans celle d'un détecteur & multibarrettes :
dans le cas d’un détecteur formé d’une seule ligne de pixels (associé donc & une irradiation
du patient en éventail), seuls les photons diffusés dans le plan qui passe par la source et par
la ligne de pixels contribuent au signal mesuré (si on ne consideére que le diffusé du premier
ordre) [76]. Plus le détecteur posseéde de lignes, plus grand est le volume de I'objet qui crée
du diffusé perturbant la mesure. En effet le rapport du signal diffusé sur le signal primaire
ou SPR (Scatter to Primary Ratio) peut étre bien supérieur & 1 avec un capteur plan alors
qu’il est généralement inférieur &4 0.2 avec un capteur multibarrettes. Par exemple, le SPR a
été évalué en CBCT (Cone Beam Computed Tomography) pour deux fantémes cylindriques
d’eau avec et sans grille anti diffusante [12] & l'aide d’un code Monte Carlo : & 120 kV, le
SPR peut attteindre 5 pour des fantémes larges et des valeurs encore plus importantes pour
des énergies plus basses. Dans ces conditions, il est donc nécessaire de corriger le diffusé pour
faire de la tomodensitométrie.

Cependant, le diffusé est porteur d’une information sur l'objet examiné. En particulier,
pour le diffusé Compton, le coefficient linéaire de diffusion Compton s’exprime en fonction de
la densité du matériau, de sa composition et de la section efficace de diffusion par électron.
Cette derniere, modélisée par la section efficace de Klein-Nishina [61], réalise une bijection
entre la variation d’énergie du photon lors de la diffusion et 1’angle de diffusion. De nom-
breux auteurs proposent donc de mesurer le diffusé pour remonter aux valeurs de densité du
matériau [47] [23] [24]. Dans le cadre de cette thése, nous ne nous intéresserons pas a ce type
d’approches. Notre objectif est d’évaluer le volume de coefficients d’atténuation linéaire de
I'objet examiné, qui est reconstruit & partir de mesures d’atténuation corrigées en rayonne-
ment diffusé.

Nous présenterons dans une premitre partie I'influence du diffusé sur les images recons-
truites. Nous décrirons ensuite les principaux dispositifs physiques utilisés pour limiter le
diffusé, puis les méthodes de correction du diffusé sur les mesures.
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4.1 Influence du diffusé en tomographie

4.1.1 Différences entre les effets du diffusé et du durcissement
de spectre

P. M. Joseph et R. D. Spital [64] ont étudié I'effet du diffusé et du durcissement de spectre
sur les images reconstruites & partir d’un scanner multibarrettes (Pfizer 0450®, 4 barrettes).
Rappelons brievement que le durcissement de spectre est le phénoméne de déplacement du
spectre vers les hautes énergies lorsque ’atténuation de ’objet augmente. Il est lié au fait que
le coefficient d’atténuation linéaire d’un matériau diminue avec 1’énergie du rayonnement X.
Les auteurs ont mis en évidence les points communs suivants entre les deux phénomeénes :

— le flux de rayons X mesuré est sur-estimé en présence de diffusé, ce qui conduit &
une sous-estimation de 'atténuation. L’effet est analogue & celui du durcissement de
spectre, 1’énergie moyenne des photons incidents étant d’autant plus importante que le
spectre a été durci.

Le diffusé, comme le durcissement de spectre, rend l’objet plus transparent
qu’il ne lest réellement.

— le rayonnement diffusé, comme le durcissement de spectre [65], conduit & des erreurs
non-linéaires d’évaluation du rayonnement primaire.

Les auteurs ont mis en évidence les différences suivantes entre les deux phénomenes :

— le durcissement de spectre dépend du spectre de rayonnement d’émission de la source,
de la réponse du détecteur et des matériaux traversés (numéro atomique et densité) le
long des trajectoires des photons primaires (droites reliant la source aux pixels du cap-
teur). Le phénomene de diffusion est plus complexe car le flux de rayonnement diffusé
atteignant chaque pixel du capteur dépend du volume de 'objet examiné (géométrie et
composition).

— Pécart & la linéarité de l’erreur se comporte différemment pour le durcissement de
spectre et pour le diffusé. Si Perreur due au diffusé est linéaire, cela signifie que la
mesure en présence de diffusé, notée P, est proportionnelle & la mesure de rayonnement
primaire, notée Py et donc que la dérivée seconde de Py par rapport & P est nulle.
Les auteurs ont donc quantifié 1’écart & la linéarité de l'erreur due au diffusé par la
dérivée seconde de l'atténuation du rayonnement primaire Py par rapport & la mesure
en présence de diffusé P. Cette dérivée seconde a été calculée sur un fantéme constitué
d’eau, imagé & 120 kV, en faisant varier P. Les résultats montrent que cette dérivée
seconde est une fonction croissante et positive de I’atténuation : plus ’objet imagé est
épais (d’atténuation importante), moins Perreur induite par le diffusé est linéaire. Les
résultats varient en sens inverse pour l’erreur liée au durcissement de spectre : la non-
linéarité de 'erreur diminue avec P. La non-linéarité de l'erreur est donc importante
pour des objets fins dans le cas du durcissement de spectre et pour des objets volumi-
neux dans le cas du diffusé (cf. figure 4.1).

Méme dans un configuration ot le diffusé est faible (capteur multibar-
rettes), ’erreur d’estimation de l'atténuation liée au diffusé est un phéno-
meéne fortement non linéaire.
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F1G. 4.1 - Dérivées secondes de l’atténuation du primaire Py par rapport 4 latténuation
expérimentale P mesurée avec du durcissement de spectre (beam hardening) et du
diffusé (scatter), en fonction de P (extrait de [64])

4.1.2 Le "Cupping artefact"

Comme mentionné précédemment, le diffusé est responsable d’une sur-estimation des
images de flux et donc d’une sous-estimation des images d’atténuation. Le diffusé étant géné-
ralement maximal dans les zones de forte atténuation et faible sur les bords de I'objet, il est
responsable d’une sous-estimation de l'atténuation importante au centre des objets recons-
truits surtout. Cette baisse de niveau des images reconstruites au centre donne un artéfact en
forme de coupe sur les profils qui joignent deux bords de I'objet. Cet artéfact est donc connu
sous le nom de "cupping artefact".

Siewersen et Jaffray [38], ont quantifié cet artéfact pour un cylindre d’eau. Le banc ex-
périmental est illustré sur la figure 4.2. Afin d’étudier U'influence de la variation du SPR
(Scatter to Primary Ratio) sur les images reconstruites pour un effet de durcissement de
spectre constant, les auteurs ont fait varier 'angle d’ouverture angulaire @eone (shématisé sur
le schéma "Side View" de la figure 4.2) entre les différentes reconstructions.

Cet artéfact est quantifié par le degré de non uniformité spatiale, noté tcyp. Ce dernier est
défini en fonction du coefficient d’atténuation reconstruit au centre du fantéme peenter et de
celui situé & 5 mm du bord pegge :

foup = 100 x Hedge = Heenter (4.4)
Hedge

Les reconstructions de la figure 4.3 illustrent le "cupping artefact" quand le SPR passe

de 10 % & 120 %. Dans cet exemple, le degré de non uniformité spatiale t,, passe de 2 % &
18 %.
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F1G. 4.2 — Illustration schématique du banc expérimental utilisé pour quantifier l'in-
fluence du diffusé (extrait de [38])

4.1.3 Le "Streak artefact"

Siewersen et Jaffray [38], ont réalisé des reconstructions du cylindre d’eau décrit pré-
cédemment et dans lequel ont été insérés deux petits cylindres denses (inserts d’os). Les
résultats montrent (cf. figure 4.4) que l'atténuation est sous-estimée dans la zone entre les
deux cylindres denses ce qui forme un artéfact en forme de raie, connu sous le nom de "streak
artefact”. L'effet est d’autant plus important que le SPR est élevé. En effet, les photons les
plus atténués sont ceux qui traversent les deux objets denses. La sous-estimation de 1’atté-
nuation due au diffusé est donc maximale pour les mesures correspondant & ces rayons. Ceci
se manifeste par une sous-estimation des densités reconstruites entre les objets denses.

4.1.4 Effets du diffusé sur le contraste et sur le bruit

L’effet du diffusé en radiographie pulmonaire a été évalué pour une méthode de bi-énergie
(18]. En bi-énergie, une image de longueur de tissu traversée ¢, et une image de longueur
d’os taversée t, sont déterminées. Au niveau d’un nodule pulmonaire, t, et #; varient de At,
et Aty respectivement. At, est alors le contraste réel du nodule. En présence de diffusé, les
longueurs ¢, et ¢, deviennent respectivement t;, et ¢;. Les auteurs ont modélisé les variances
N? et N'? des variables aléatoires t, et t;, lorsqu’un bruit poissonien est appliqué sur les me-
sures, respectivement sans et avec diffusé. Le rapport contraste sur bruit ou CNR, (Contrast
to Noise Ratio) est alors défini comme le rapport de At, sur N2. Les auteurs prédisent sa
dégradation théorique en fonction du SPR (rapport diffusé sur primaire) : le CNR, est réduit
d’un facteur allant jusqu’a 18 pour des valeurs expérimentales de SPR les plus défavorables.

De nombreux auteurs ont étudié I'influence du diffusé sur le contraste et sur le bruit en
CBCT [39] [54] [74].
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F1G. 4.3 — Images de gauche : plans reconstruits d’un fantéme cylindrique d’eau de
11 e¢m de diameétre dans deuz configurations : avec un SPR de 10 % et de 120 %.
Graphiques de droite : dllustration du "cupping artefact” sur un profil (en haut) et
variation de t., en fonction du SPR (en bas) (extraits de [38]).

L’effet du diffusé sur le contraste des images reconstruites a été modélisé en CBCT (Cone
Beam Computed Tomography) [39]. Les auteurs ont défini le contraste Cy d’un cylindre de
diametre d et de coefficient d’atténuation linéaire p; a l'intérieur duquel se trouve un petit
cylindre de diamétre ad et de coefficient d’atténuation linéaire po comme :

Co = 1 — p2 (4.5)

Les auteurs proposent alors le modgle suivant pour le contraste mesuré sur une reconstruction
en fonction du SPR, supposé constant sur les projections tomographiques :

1 1+ SPR x ¢~Cood
0=yt g ()

Ce modele montre que le diffusé apporte une dégradation systématique du contraste (le

(4.6)
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SPR~120%

F1G. 4.4 — Plans reconstruits d’un fantéme cylindriqgue d’eau de 11 cm de diamétre
comportant deuz inserts d’os dans deuz configurations : avec un SPR de 10 % et de
120 % (extrait de [38]).

terme additif qui modélise la différence entre le contraste mesuré C et le contraste réel Cy est
négatif) et que le contraste est une fonction décroissante du SPR.

Dans les exemples montrés précédemment, seule la valeur moyenne des images de diffusé
a été prise en compte. Cependant, les images de diffusé sont-elles mémes bruitées par le bruit
photonique des photons diffusés. M. Endo et al [54] ont réalisé une étude par simulation de
I'influence du bruit apporté par le diffusé en CBCT. Dans un premier temps, ils ont quantifié
le rapport signal sur bruit en fonction des différentes contributions au bruit, & savoir le bruit
photonique associé au rayonnement primaire, celui associé au rayonnement diffusé et le bruit
électronique du capteur. Ils ont ensuite étudié le rapport signal sur bruit en imageant un
cylindre d’eau avec un capteur plan de 300 mm de cété. En particulier, ce rapport a été
mesuré dans deux configurations : sans collimater le flux incident sur le capteur (cas o le
diffusé est important) et en le collimatant (diffusé trés faible). Le rapport signal sur bruit
passe alors de 7,6% sans collimation & 5% quand le flux est collimaté.
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4.2 Dispositifs physiques de limitation du diffusé

4.2.1 L’air-gap

On appelle air-gap la distance séparant objet examiné du capteur. La diffusion étant
un phénomene de dispersion des photons dans toutes les directions de 'espace, le diffusé dé-
tecté diminue lorsque air-gap augmente. L’avantage d’augmenter 'air-gap est que le signal
primaire détecté ne varie pas sensiblement, l'atténuation des rayons X par l'air étant négli-
geable. L’augmentation de 1’air-gap est la méthode la plus ancienne de limitation du diffusé :
elle a été proposée des 1934 [48]. Des études de 'influence de l'air-gap ont été réalisées en
radiographie numérique & l'aide d’un code Monte Carlo [32]. Les limitations de cette tech-
nique en tomographie sont la taille des scanners qui pose un probléme d’encombrement et qui
représente une contrainte mécanique importante au vu des vitesses de rotation des scanners
médicaux (environ 0.5 tour par seconde [31], et jusqu’a 3 tours par seconde sur les modeles
les plus récents) et la taille du capteur car le grandissement de I'objet examiné augmente avec
Pair-gap.

4.2.2 Les grilles anti diffusantes

Les grilles anti diffusantes sont des dispositifs placés en face avant du capteur. Elles sont
constitudes de lamelles de matériau trés absorbant qui sont paralléles ou focalisées sur la
source comme représenté sur la figure 4.5 [9]. Ces lamelles permettent d’absorber une grande
partie du rayonnement diffusé tout en laissant passer une grande partie du rayonnement pri-
maire. En effet, la majorité des photons diffusés a un angle d’incidence non nul par rapport
3 la direction des lames de la grille, contrairement aux photons primaires. La fabrication des
grilles classiques est faite en alternant des couches de plomb comme matériau absorbant et
des couches de papier ou aluminium comme matériau transparent [55]. En raison de la tech-
nique de fabrication, & savoir un empillement mécanique et un collage des différentes couches,
les constructeurs arrivent & un maximum d’environ 12 paires de lignes par mm. L’application
de techniques de MEMS (Micro-Electro-Mechanical Systems) a été proposée pour obtenir des
grilles allant jusqu’a une fréquence de 31 paires de lignes par mm [78].

Lorsque la taille des pixels est inférieure au pas de la grille, les grilles utilisées en mam-
mographie sont des grilles vibrantes. Ainsi elles n’apparaissent pas sur I'image. Des études
de comparaison entre grille statique et grille vibrante ont été proposées pour la détection de
micro-calcifications en mammographie et montrent des meilleurs performances pour la grille
vibrante [21].

Des méthodes d’optimisation des paramatres de la grille anti diffusante ont été proposées
en utilisant des techniques de ray-tracing [72], ou des techniques de type Monte Carlo [28]
[56]. En particulier pour les méthodes de type Monte Carlo, certains auteurs représentent
les caractéristiques des grilles anti diffusantes sous forme d’un diagramme bidimensionnel
qui donne la transmission de la grille en fonction de I'angle d’incidence et de ’énergie des
photons incidents [42]. A I’aide des codes Monte Carlo, certains auteurs ont proposé des mé-
thodes originales, comme par exemple le couplage d’une grille avec un collimateur pour la
mammographie [73].
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Fi1Gc. 4.5 — Constitution des grilles antidiffusantes pour deur géométries différentes,
paralléle et focalisée (extrait de [9]).

Endo et al [54] ont mis en évidence les différences de rapport signal sur bruit pour un
systeéme de radiographie avec capteur plan entre différents dispositifs, en particulier avec et
sans grille. Cet article quantifie 'apport en terme de rapport signal sur bruit d’une grille anti
diffusante. Le rapport signal sur bruit calculé sur le bruit total, & savoir bruit photonique du
rayonnement primaire, bruit photonique du diffusé et bruit électronique, passe alors de 7,5%
a 6% lors de l'utilisation de la grille pour un détecteur plan de 300 mm de c6té et pour un
fantéme de cylindre d’eau.

Chan, Lam et Wu [27] ont étudié l'effet d’une grille anti diffusante sur le rapport signal
sur bruit théoriquement et expérimentalement. Dans cette étude le rapport signal 3 bruit est
calculé avec le signal total (primaire + diffusé). En prenant en compte uniquement le bruit



CHAPITRE 4. ETAT DE L’ART POUR LA CORRECTION DU
79 DIFFUSE

photonique, le facteur théorique de variation du rapport signal sur bruit est donné par :

T, [c
SIF; = —=\ 5 (4.7)

SIF, (SNR improvement factor due to quantum noise) est une fonction de la transmission
du rayonnement primaire T, de la transmission locale du rayonnement total (diffusé + pri-
maire) Ty, et des facteurs Cy et C' définis comme : Cy = Epg/Eyg et C = Ey/E;. Epg et Ep,
représentent le maximum de signal total sur 'image avec et sans grille. Ej4 et E; représentent
le signal total local avec et sans grille. A P’aide de cette modélisation, les auteurs ont montré
que le bruit électronique est responsable d’une dégradation du facteur de variation du SNR
da A la grille : il existe un seuil de bruit électronique du capteur & partir duquel il est moins
intéressant d’avoir une grille que de l'enlever en terme de rapport signal & bruit.

Une étude théorique du facteur d’augmentation du SNR et du facteur de variation de
contraste dus 3 la grille a été menée [77]. Les auteurs retrouvent la méme tendance que dans
l’article évoqué précédemment [27] pour le bruit électronique : le facteur de variation du SNR
da A la grille diminue quand le bruit électronique augmente. D’autre part, dans une confi-
guration ol le rapport diffusé sur primaire en sortie de 'objet vaut 1, le systeme avec grille
est moins performant que celui sans, quel que soit Pair-gap. Dans une seconde configuration
avec un SPR de 9 en sortie de I'objet, le systéme avec grille est le plus performant pour des
valeurs faibles d’air-gap (pour des valeurs importantes de diffusé atteignant le capteur).

Une étude comparative de détectabilité d’objets & faible contraste et de micro-calcifications
avec et sans grille a été menée en mammographie [60]. Les résultats montrent des perfor-
mances équivalentes avec une dose inférieure sans grille anti diffusante.

Les études de comparaison des systémes avec et sans grille montrent que
la grille devient intéressante en terme de rapport signal & bruit au-dela
d’un certain niveau de SPR et lorsque le capteur a un bruit électronique
suffisamment faible.

4.2.3 Utilisation d’un filtre "Bow-tie"

Une équipe japonaise autour de Nakamori [58] [59] a étudié leffet d’un filtre dit "en
coin" sur le diffusé et sur la qualité de 'image reconstruite a partir de données simulées. Le
principe de ce filtre, placé aprés la source, est de fournir au niveau du capteur une image
de rayonnement primaire uniforme pour un objet de référence (ici un cylindre d’eau de 11.5
cm de diameétre) en compensant les variations d’atténuation de 'objet entre le centre et
les bords. Ce filtre, n’affectant pas beaucoup l'image de diffusé, a pour conséquence une
diminution du rapport diffusé sur primaire au centre des projections tomographiques et une
augmentation de ce rapport sur les bords de l'objet. Sur une image reconstruite, il permet
de réduire considérablement le "cupping artefact". Par contre, le diffusé n’est pas corrigé
quantitativement par cette méthode et les coefficients d’atténuation reconstruits restent sous-
estimés.
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4.3 Meéthodes de correction du diffusé

4.3.1 Estimation par beam-stops

Le principe général de la méthode est le suivant : des absorbeurs radic-opaques, ou beam
stops, sont disposés entre la source et I’objet examiné pour absorber le rayonnement primaire.
Ainsi, le signal mesuré dans 'ombre des beam stops est une estimation du rayonnement dif-
fusé par 'objet. Par interpolation spatiale dans le plan du capteur entre les valeurs mesurées
sous les différents beam stops, on peut estimer les images de diffusé.

Cette mesure du diffusé est entachée de deux sources d’erreurs :

— la mesure dans 'ombre des beam stops prend en compte, en plus du diffusé, le rayon-
nement parallaxe (dd au caractére non ponctuel de la zone d’émission des rayons X sur
I'anode et aux photons diffusés dans les filtres situés & la sortie de la source).

— le diffusé est sous-estimé : une partie du rayonnement incident sur I’objet, qui crée du
diffusé, est stoppée par les beam stops.

La méthode des beam stops a été proposée dans le cas de capteurs multibarrettes en CT
pour mesurer la fraction du flux incident sur le capteur qui a été diffusée par I’objet [63]. Les
auteurs ont mis en place une méthode pour corriger la mesure de diffusé du parallaxe et pour
prendre en compte la sous-estimation du diffusé due & l'arrét d’une partie du rayonnement
incident par les beam stops. Une mesure M en I’absence de beam stops peut étre décomposée
en trois termes : le primaire émis par le point focal de la source noté P’, la somme du primaire
non focal et du rayonnement diffusé par les filtres et le collimateur notée P” et le diffusé S :

My=P +P' +5§ (4.8)

Une mesure My en présence de beam stops peut étre décomposée en trois termes : la
somme P” du primaire non focal et du rayonnement diffusé par les filtres et par le collimateur,
le diffusé S et le flux de diffusé manquant & cause de la présence des beam stops Sp :

My=P' +5-Sp (4.9)

L’astuce pour obtenir S/P’ est de réaliser deux mesures supplémentaires M3 et My en
I’abscence de fantéme, respectivement en ’absence et en présence de beam stops :

Ms = (P + P")ar (4.10)

"

My =P,

air

(4.11)
La transmission du primaire vaut alors (si on néglige Sp devant P’) :

My — M,
T M3 — My

Sous I'hypothése de constance du rapport r de la transmission de P” sur celle de P’
(vérifiée & quelques % pres), en considérant que la majorité du diffusé arrété par les beam
stops est du diffusé premier, et en ayant une valeur du flux de diffusé du premier ordre
manquant & cause de la présence des beam stops Sp;, obtenu & l'issue d’un calibrage, on
obtient ’expression suivante du rapport diffusé sur direct :

T (4.12)
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E _ (Sp1/PYMy + (M3 — vT My)
P My — (Ms — rTMy)

La méthode des beam stops a été adaptée aux applications radiographiques avec capteur
plan. Une étude en fluoroscopie porte sur la mesure du diffusé par la méthode des beam stops
[14] : les auteurs ont modélisé le phénomene de sous-estimation du diffusé lié & la présence des
beam stops en proposant une relation non linéaire entre la mesure de diffusé et le diamatre
des beam stops.

(4.13)

La méthode des beam stops a été adaptée & la CBCT par Siewersen et Jaffray [38]. Le
schéma expérimental est celui de la figure 4.2. Contrairement & P’approche de Johns [63], les
auteurs font hypothése que le parallaxe est négligeable. Des mesures avec différents dia-
metres de beam stops sont réalisées pour déterminer un facteur correctif du phénoméne de
sous-estimation du diffusé lié aux beam stops (extrapolation linéaire de la valeur correspon-
dant & un diamétre nul pour les beam stops).

Le principal inconvénient de la méthode des beam stops est qu’elle nécessite des acquisi-
tions supplémentaires de 'objet examiné et implique donc une augmentation du temps de la
tomographie et de la dose (ce qui est problématique pour les applications médicales). Afin de
minimiser ce probleme, Ning, Xiangyang, Tang et Conover ont développé une nouvelle mé-
thodologie basée sur I'idée que le diffusé est un phénomeéne basses-fréquences et que donc les
images de diffusé varient peu entre des angles de vue proches [68][69](80]. Le principe est de
mesurer le diffusé sous les beam stops pour certains angles de projection. Une interpolation
spatiale dans le plan du capteur est réalisée pour obtenir les images de diffusé correspondant
aux images de beam stops. Enfin une interpolation angulaire permet d’obtenir les images de
diffusé associées & chaque angle de vue. La méthode est décrite par le schéma de la figure 4.6.
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FiG. 4.6 — Méthode de correction du diffusé par mesure avec beam stops suivant un
nombre d’angles de vue limité (extrait de [80])

Les auteurs ont appliqué leur méthode en mammographie (fantoémes de sein de la figure
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4.7). Les résultats sur des profils reconstruits montrent de trés bons résultats avec une seule
mesure du diffusé (figure 4.8), ce qui correspond & une augmentation de la dose recue par la
patiente négligeable (de 0.3 % par rapport & I’acquisition sans beam stops). Cette méthode
est d’autant plus efficace que objet examiné a une quasi symétrie de révolution.

F1G. 4.7 — Fantéomes de sein utilisés pour tester la méthode de correction du diffusé
proposée par Ning et al (extrait de [80])
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F1G. 4.8 — Comparaison des résultats obtenus sur les reconstructions des fantémes de
sein de la figure 4.7. Aprés correction en diffusé (w/ correction), les résultats sont
proches de ceuzr obtenus dans une configuration ou le diffusé est trés faible (5 mm

FOV) (extrait de [80]).
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Remarquons que nous avons adapté & notre banc expérimental la méthode des beam
stops pour construire des images de diffusé de référence et tester notre nouvelle méthode
de correction du diffusé. Le probléme de sous-estimation du diffusé due aux beam stops est
alors traité de manitre différente par rapport aux méthodes rencontrées dans la littérature.
En effet, nous choisissons de réaliser des acquisitions avec un nombre faible de beam stops
(typiquement 6 x 4 par acquisition tomographique). Afin d’augmenter I’échantillonge spatial
du diffusé, plusieurs acquisitions sont réalisées pour chaque angle de vue tomographique en
translatant les beam stops entre chacune d’entre elles.

4.3.2 Utilisation de deux détecteurs

Une méthode de correction du diffusé basée sur l'utilisation de deux détecteurs a été
brevetée pour la bi-énergie [87]. Un capteur dit "de front" et un capteur dit "arriére" sont
séparés par un "sélecteur de rayons" qui ne laisse passer que le rayonnement primaire. Lors
d’une irradiation du patient, deux images sont obtenues simultanément pour chaque énergie :

~ une image "basse résolution" de flux primaire sur le capteur arriere.

— une image "haute résolution" de flux total (diffusé + primaire) sur le capteur de front.

L’estimation du diffusé mesuré sur le capteur de front est réalisée suivant les étapes
suivantes :

— calcul de I'image de rayonnement primaire "basse résolution" sur le détecteur de front

& partir de 'image "basse résolution" du capteur arriére.

— soustraction de 'image de primaire "basse résolution" a I'image de total "haute réso-

lution" pour avoir 'image de diffusé "basse résolution" sur le capteur de front.

— interpolation pour obtenir une image de diffusé "haute résolution".

4.3.3 Méthode par collimation et balayage

Ce brevet [85] ne concerne pas la tomographie mais est applicable en mammographie et
en ostéodensitométrie. Le principe est de collimater le flux incident par une fente située entre
le patient et la source. La lecture au niveau du détecteur se fait par déplacement d’une ligne
de pixels. Le collimateur se déplace alors & la vitesse de la ligne lue. L’avantage de cette
méthode de collimation primaire par rapport & celles de collimation secondaire (comme les

grilles anti diffusantes) est qu’elle nécessite des doses plus faibles.

4.3.4 Meéthodes basées sur un code Monte Carlo

Le principe des méthodes Monte Carlo d’estimation du diffusé est de suivre les trajec-

toires des photons un par un en réalisant des tirages aléatoires & chaque interaction dans
I’'objet (représenté sous forme voxelisée ou décrit par CAO).

Des études Monte Carlo sur U'effet du diffusé ont été réalisées en radiologie [81] [29] [41]
et en fluoroscopie [75].

Une méthode de correction du diffusé en CBCT par code Monte Carlo a été développée
par Zbijewski et Colijn [13] [84]. Elle suit le schéma itératif suivant :

1. reconstruction d’une image & partir des projections de rayonnement total (diffusé +
primaire), en utilisant soit I’algorithme de Feldkamp soit 1’algorithme OSC .
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2. simulation des projections de diffusé & partir de la donnée de ’objet reconstruit et d’un
simulateur Monte Carlo. Afin de diminuer le bruit sur ces projections, les auteurs ont
utilisé un programme basé sur 1'algorithme de Richardson-Lucy [82].

3. nouvelle reconstruction pour obtenir une image corrigée en diffusé. Deux possibilités
sont proposées :
— lorsque ’algorithme de Feldkamp est utilisé, le diffusé estimé par Monte Carlo est
retranché sur les projections avant la reconstruction.
— lorsque ’algorithme OSC est utilisé, les projections de diffusé sont incorporées dans
lalgorithme de reconstruction comme un bruit connu.

Les deux méthodes sont comparées : les résultats montrent que qualitativement, ’algo-
rithme OSC a de meilleurs résultats que celui de Feldkamp au niveau du contraste pour un
cylindre d’eau. Le "cupping artefact" est supprimé dans les deux cas.

Le principal inconvénient des méthodes Monte Carlo est que le temps nécessaire (propor-
tionnel au nombre de parcours de photons simulés) pour avoir des simulations représentatives
des images de diffusé expérimentales n’est pas réaliste dans le cadre d’applications cliniques
[25]. Afin de résoudre ce probléme, une méthode de correction du diffusé en CBCT a été
proposée [35][53]. Le principe général est de calculer par méthode Monte Carlo une table de
valeurs moyennes de diffusé pour des ellipses homogenes décrites par 10 parametres. Pour
chaque projection tomographique, 'objet est approximé par l'ellipse la plus proche suivant
un algorithme itératif. Un diffusé moyen est ainsi déterminé pour chaque incidence angulaire.
La méthode est décrite par le schéma de la figure 4.9. Les auteurs ont décrit les effets du
diffusé pour 3 fantomes différents (téte, thorax et pelvis). Les résultats montrent que dans le
cas du fantome de téte, le rapport diffusé sur direct est assez homogeéne sur une projection,
ce qui justifie estimation des images de diffusé par des valeurs moyennnes (cf. figure 4.10).
Les résultats expérimentaux de la correction du diffusé montrent la disparition du "cupping
artefact" (cf. figure 4.11). Cependant, aucun résultat n’est présenté sur un fantéme de thorax.
Nous pouvons supposer que dans cette configuration, ol le rapport diffusé sur primaire varie
beaucoup sur une méme projection tomographique, la méthode ne permet pas de corriger le
diffusé quantitativement.
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l - 2—3 rterations

Reconsiruction

F1G. 4.9 - Principe d’estimation du diffusé en CBCT suivant la méthode proposée par
Wiegert et al [35][58] (extrait de [35])
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Fi1Gc. 4.10  Etude par simulation du diffusé pour différents fantomes (fantome de
téte & gauche, de thorax au centre et de pelvis & droite) : calcul de I'atténuation du
rayonnement primaire (en haut), de la transmission du rayonnement diffusé (au centre)
et du rapport diffusé sur primaire (en bas) (extrait de [53])
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Fic. 4.11 — Résultats expérimentavy de la correction du diffusé sur un fantome de
téte. En haut - pour chagque angle de vue, une valeur moyenne du diffusé est estimée
de maniere itérative. En bas & gauche : plan reconstruit & partir de projections non
corrigées en diffusé. En bas a droite : plan reconstruil & partir de projections corrigées
en diffusé. (extrait de [35])

4.3.5 Meéthodes analytiques

Les méthodes analytiques d’estimation du diffusé sont basées sur une modélisation globale
du phénomene de diffusion (contrairement aux méthodes Monte Carlo qui modélisent séparé-
ment chaque trajectoire de photon). Des méthodes ont été proposées en mammographie pour
caractériser le diffusé & partir de la LSF (Line Spread Function) d’une plaque de lucite [49]
ou de sa ESF (Edge Spread Function) [79]. D’autres configurations ont été proposées pour
déterminer ses caractéristiques en mesurant sa PSF (Point Spread Function), en utilisant une
plaque de plomb contenant une petite ouverture cirulaire pour étudier 'influence de Pair-gap
et de Pépaisseur de matériau traversée [51]. La PSF du diffusé a été modélisée comme une
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gaussienne [40], ou comme une somme de deux gaussiennes [71].

Une approche a été développée pour la correction du diffusé en mammographie [43]. Cette
approche consiste & estimer le diffusé analytiquement, en analysant le processus de diffusion
an premier ordre qui a lieu dans le sein. En mammographie, le sein est comprimé. Ainsi on
connait son épaisseur, qui est constante. Cette connaissance permet d’avoir une estimation
analytique du phénomene de diffusion du premier ordre. La principale limitation de cette
méthode est la précision dans 'estimation des diffusés multiples.

Une méthode de correction du diffusé résiduel aprés une grille anti diffusante a été propo-
séee en CBCT [57]. La distribution d’intensité du diffusé dans le plan du capteur est estimée
par :

Se.st(fl'u ?/) = (HW *G)(’L’, ’.lj) (4~14)

- x représente une convolution bidimensionnelle.
G(z,y) est un noyau de convolution.
Hw est un terme qui s’exprime en fonction d'une fonction de pondération W (z,y) et
d"une fonction Foryera(z,y) :

Hyw (z,y) = W(,¥) Frorwara(, y) (4.15)

— Fforward(Z,y) est une fonction de la transmission du rayonnement primaire P :

Fiorwara(®,y) = —P(z,y)In(Plz,y)) (4.16)

D’autres auteurs modélisent le diffusé de maniere analogue pour le corriger en CBCT
[86][16]. Les images de diffusé sont modélisées comme proportionnelles & ¢ x In(¢), ol ¢ est
I'image de flux total (diffusé + primaire).

Une méthode de correction du diffusé en radiographie numérique a été proposée an LETL
Ses performances en bi-énergie pour la détermination de la composition corporelle ont été
montrées [44]. Cette approche d’estimation du diffusé a pour point de départ la connaissance
de I'image de diffusé d’un objet homogéne qui a une atténuation proche de celle de I'objet
observé. La méthode proposée a 6té développée pour des applications en imagerie médicale.
De ce fait, U'image de diffusé de I'objet homogene est construite & partir d’un calibrage du
diffusé sur des objets constitués de matériaux ayant une section efficace de diffusion Compton
proche de celle des tissus mous (muscle et graisse), majoritaires dans le corps humain. En
pratique, la lucite est choisie. La seconde étape de l’approche est d’appliquer a I'image de
diffusé de I'objet homogene de référence une fonction de déformation pour estimer ’image de
diffusé de 'objet observé. Cette fonction de déformation doit prendre en compte les variations
de matériaux de I'objet anatomique étudié (en particulier prendre en compte les os qui sont
trés atténuants par rapport aux tissus mous) ainsi que les forts contrastes, non présents sur
les objets de référence. Elle est construite comme une fonction des données d’acquisition en
modélisant analytiquement le diffusé du premier ordre. Plus précisément, cette modélisation
permet d’avoir des estimations & une constante multiplicative prés du diffusé du premier ordre
de objet examiné (_i)gl ainsi que du diffusé du premier ordre de 1'objet de calibrage (/)g]. Sous
I’hypothese selon laquelle le rapport du diffusé du premier ordre sur le diffusé multiple est le
méme pour 'objet examiné et pour I'objet de calibrage, le rapport (pixel par pixel) de ¢gl
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sur ¢'§1 est utilisé comme fonction de déformation. Ainsi, si on note (/5’53: la nappe de diffusé
de ’'objet de calibrage, on estime le diftusé de 'objet en appliquant une régle de trois par la
formule suivante ;

70 _ L 47’?; ‘a-
51
Les estimations des images de diffusé du premier ordre sont données par les formules
suivantes :
— O
o - (% xin (¢°)> * K (4.18
Y5 (fﬁo Y (4.18)
—— L
P ln(('bO)) « K 4.19
¢Sl ( ¢ ¢,L ( )

#° est image de flux total (diffusé + primaire) de l'objet étudié, $L est celle de Iobjet
connu d’atténuation proche et ¢o est 'image de plein flux. K est la Point Spread Function
(PSF) du diffusé. Les expressions de ‘(ﬁg et de ¢L ont été déterminées en intégrant le phéno-
mene de diffusion A 'aide de la formule de Klein-Nishina, qui décrit le phénomeéne de diffusion
Compton par électron. Ces expressions suivent les idées physiques suivantes :

Le diffusé est d’autant plus important qu’il y a de matidre traversée (qui le génere) et
que cette matiere est diffusante : ceci est traduit par le terme In (¢do/¢).

- Le diffusé est d’autant plus important qu’il y a de flux de rayons X, qui le crée : ceci

est traduit par le terme en ¢/¢p.

— Le diffusé a une certaine répartition spatiale, qui est traduite par le noyau de convolu-

tion K.

Une étude en simulation s’est attachée a montrer les limitations de cette méthode [1]. Elle

redémontre "expression de (b ¢, et de ¢ %, en analysant le diffusé premier aux petits angles (ct.
annexe 3).

4.4 Conclusion critique

Tes méthodes de traitement du diffusé penvent étre regroupées en deux catégories :

— les techniques de collimation qui empéchent le diffusé d’atteindre le capteur. Ainsi les
grilles anti diffusantes sont couramment employées en mammographie. Cependant ces
dernitres ne sont jamais parfaites : une partie du diffusé, surtout le diffusé a petit angle,
passe 3 travers la grille et une partie du rayonnement primaire est absorbée par la grille.
De plus, elles représentent une contrainte mécanique non négligeable sur un systéme de
tomographie médicale, ol c’est le systéme source-détecteur qui est en rotation et non
le patient.

~ les techniques d’estimation du diffusé sur les projections tomographiques, suivie d'une
soustraction digitale aux images pour estimer le rayonnement primaire. Parmi les mé-
thodes proposées, citons celle des beam stops [68](80], décrite dans le paragraphe 4.3.1.
Rappelons que les principaux inconvénients sont angmentation du temps d’acquisition
et de la dose de rayons X regue par le patient. Les méthodes basées sur une estimation
du diffusé par code Monte Carlo (décrites dans le paragraphe 4.3.4), ont pour principal
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inconvénient des temps de calcul peu réalistes [84]. Enfin les méthodes analytiques,
décrites dans le paragraphe 4.3.5, sont performantes en terme de rapidité de traitement
des données. Leur principal inconvénient est qu’elles ne prennent pas en compte ’as-
pect tridimensionnel de la génération du diffusé et sont donc moins précises que les
méthodes d’estimation par beam stops et par code Monte Caxrlo.
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Correction du diffusé
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51 Introduction

Les avantages de la tomographie avec capteur plan ou "Cone Beam Computed Tomo-
graphy" (CBCT) par rapport aux scanners avec capteurs multibarrettes sont des temps de
reconstruction plus courts et une résolution spatiale isotrope sur les images reconstruites.
Cependant, une difficulté majeure des capteurs plans est que le diffusé est plus important
que pour les systémes multibarrettes pour deux raisons :
ceau de rayons X incident sur le patient est conique et donc le diffusé détecté par chaque
ligne de pixels provient de 'ensemble du volume du patient, irradié simultanément. D’autre
part, le flux détecté sur le capteur peut &tre collimaté de manitre plus efficace pour les
systémes multibarrettes (collimation par une fente) que pour les systémes avec capteur plan
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d’une part la géométrie du fais-
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(collimation par une grille antidiffusante, qui a 'inconvénient d’absorber une partie du rayon-
nement primaire). Comme montré dans le chapitre 4, ce diffusé est responsable sur les images
reconstruites d’artefacts en forme de coupe (sous-estimation des coefficients d’atténuation
linéaire), ou de stries. Dans les systémes avec capteur multibarrettes, le signal diffusé détecté
est généralement inférieur & 20 % du signal primaire. Dans le cas de la CBCT, le diffusé est
souvent supérieur an signal primaire. En imagerie thoracique, il est jusqu’a 10 fois supérieur
au primaire dans la région médiastinale pour des acquisitions antéro-postérieures et postéro-
antérieures. Ainsi en CBCT, les artefacts en forme de coupe ("cupping artefact”) et en forme
de stries ("streak artefact"), décrits dans la partie 4.1, deviennent trés importants lorsque le
diffusé n’est pas, ou est mal corrigé.

L’objectif de ce chapitre est de proposer une nouvelle méthode de correction du diffusé,
baptisée méthode API ("Analytical Plus Indexation based method"). Elle s’effectue par esti-
mation du diffusé sur les projections tomographiques, suivie d’une soustraction numérique anx
images pour estimer le rayonnement primaire. Elle doit satisfaire les contraintes suivantes :

— ne pas nécessiter d’augmentation de la dose regue par le patient.

correspondre A des temps d’estimation dn diffusé adaptés aux applications médicales
(de T'ordre de quelques minutes par acquisition tomographique).

Cette méthode sera, dans une premiére partie, détaillée sous sa forme la plus générale.
Puis, dans une deuxieme partie, nous montrerons une amélioration de la méthode : elle
consiste 3 introduire un facteur de correction indexé sur la géométrie de I'objet examiné. En-
fin, la dernidre partie décrira les résultats expérimentaux obtenus sur les fantdémes physique
et anthropomorphique décrits dans la partie 2.1 sur le banc de test décrit dans la partie 2.1 et
utilisé sans grille anti diffusante (une adaptation de la méthode API aux acquisitions tomo-
graphiques avec grille anti diffusante fera Pobjet du chapitre 6). La méthode présentée dans
ce chapitre a été brevetée (Ref [8]). Les résultats obtenus sur le fantome anthropomorphique
de thorax ont été publiés (Ref [4]en annexe 8) et la méthode a été soumise A publication {Ref

[51)-

5.2 La méthode API (Analytical Plus Indexation
based method)

5.2.1 Introduction

On considére un objet de volume V soumis & un flux de photons monoénergétiques a
I’énergie E. La figure 5.1 représente les phénomenes physiques en jeu pour le diffusé généré
par un élément de volume situé en @ et qui atteint un élément de surface ds du capteur.
On note av(Q) et ap(Q) les intégrales des coefficients d’atténuation linéaire du matériau
sur le trajet des photons avant diffusion & I’énergie F et aprés diffusion & une énergie E’
inférieure & E (la majorité du diffusé provient de leffet Compton de diffusion inélastique).
D’apres Péquation de Beer-Lambert, le flux incident ¢o est atténué par le terme exp(—av(Q))
avant diffusion. Ensuite, il est diffusé en Q selon un angle # puis est atténué par un facteur
exp(—ap(Q)) apres diffusion.

De manidre générale, pour un objet de volume V, le flux de rayonnement diffusé du
premier ordre (ensemble de photons qui ont diffusé une fois dans I'objet) atteignant un
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inf;ggm — ’mf")(bﬁa

@ Atténuation  Atténuation

av(Q) ap(Q)

~_ \

—— A

Volurme V

Fr1c. 5.1 — llustration du diffusé créé par un volume élémentaire dV centré en un point
Q d’un objet et atteignant un élément de surface ds du capteur centré en M.

élément de surface ds centré en un point M du plan du capteur s’exprime en sommant les
contributions des différents éléments de volume de I'objet :

bo(M, E) ds = / / / b0 e—ﬂ“@)%m,ﬂm e~ #(Q) g0dy (5.1)
eV

%(Q, E,9) est la section efficace de diffusion du matériau de I'objet en Q. df2 est 'angle
solide sous lequel est vu ds depuis Q.

En chaque point du capteur, le diffusé du premier ordre mesuré s’exprime donc comme
une intégrale 3D sur le volume du patient. De plus la diffusion en chaque point de I'objet
dépend de la composition du matériau avant et apreés diffusion A travers les termes d’atté-
nuation av(Q) et ap(Q). Il est difficile d’utiliser directement 'équation générale de diffusion
pour estimer le diffusé du premier ordre & partir des mesures. En ce qui concerne le diffusé
multiple, I'équation de diffusion est encore bien plus complexe.

Au vu de la complexité du phénomene de diffusion, notre approche d’estimation du diffusé
a pour point de départ la connaissance de image de diffusé d’un objet homogene qui a une
atténuation proche de celle de I'objet observé. La méthode proposée a été développée pour
des applications anatomiques. De ce fait, Pimage de diffusé de 'objet homogene est construite
a partir d’un calibrage du diffusé sur des objets constitués de matériaux ayant une section
efficace de diffusion Compton proche de celle des tissus mous (muscle et graisse), majoritaires
dans le corps humain. En pratique, on utilise la lucite. La seconde étape de notre approche est
d’appliquer & I'image de diffusé de 'objet homogene de référence une fonction de déformation
pour construire P'image de diffusé de 'objet observé. Cette fonction de déformation doit
prendre en compte les variations de matériaux de I'objet anatomique étudié (en particulier
prendre en compte les os qui sont trés atténuants par rapport aux tissus mous) ainsi que
les forts contrastes, non présents sur les objets de référence. Elle est construite comme une
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fonction des données d’acquisition en modélisant analytiquement le diffusé du premier ordre.
Plus précisément, cette modélisation nous permet d’avoir des estimations & une constante
multiplicative prés des images de diffusé du premier ordre de Pobjet examiné et de I'objet
homogene de calibrage, notées qﬁgl et gbgl :espectiveme:qt. Sous 'hypothese selon laquelle le
rapport du diffusé du premier ordre sur le diffusé multiple est le méme pour 'objet examiné
et pour lfobje't de calibrage, le rapport (pixel. par pixel) de r,bg1 sur (;515'1 est utilisé comme
fonction de déformation. Ainsi, en notant qbg la nappe de diffusé de I'objet de calibrage, le
diffusé de Pobjet estimé par la méthode API, noté ¢, est obtenu en appliquant une régle de
trois par la formule suivante :
. 40
L (bSl
3G = ¢ x ==
I
S1
Notre schéma de correction du diffusé objet a été construit suivant les étapes suivantes :
— étude du processus de diffusion du premier ordre sous certaines hypotheses pour en
avoir une expression analytique plus simple que celle de 'équation 5.1 et pour pouvoir
exprimer d»gl et r,bé:j en fonction des données d’acquisitions.
utilisation de cette formalisation pour proposer une méthode de correction du diffusé
spécifique aux acquisitions tornographiques en utilisant 'information 3D issue d’une
premiére reconstruction.

|

Nous allons décrire dans un premier temps la théorie de lintégration du processus de
diffusion et dans un deuxidéme temps les étapes de calibrage du diffusé et d'indexation. Enfin
nous expliciterons I'algorithme d’estimation du diffusé qui combine le modele théorique et les
étapes de calibrage et d'indexation.

5.2.2 Intégration du processus de diffusion

Les images de diffusé correspondant aux projections tomographiques d'un objet sont des
images dont le contemn fréquentiel contient des basses fréquences par rapport a celui des
immages de rayonnement primaire. En particulier, plus Pordre de diffusion est élevé, plus les
photons perdent la "mémoire” des structures de objet et plus ils forment des images uni-
formes. Malgré ces considérations, une estimation précise du diffusé doit prendre en compte
ses variations spatiales dans le plan du capteur, variations dues surtout aux diffusés d’'ordres
faibles ; et en particulier & celui du premier ordre, que nous appellerons diffusé premier. L’ob-
jectif de cette partie est donc d’exprimer la variation spatiale sur le plan du capteur des
images de diffusé en fonction des données accessibles en tomographie. Pour atteindre ’objec-
tif, nous modéliserons le diffusé premier.

Afin de décomposer le processus de diffusion du premier ordre dans Pobjet, nous défi-
nissons le segment d’objet associé & un point du capteur et & une projection tomographique
comme l'intersection entre Pobjet et la trajectoire des photons primaires reliant la source
(supposée ponctuelle) au point. Comme illustré sur la figure 5.2, le diffusé premier créé par le
segment repéré par ses coordonnées (u,v) sur le plan du capteur induit une tache sur le cap-
teur centrée en (u,v). Cette tache est une image bi-dimensionnelle, notée Dy (@ — u,y — ).
La contribution du segment repéré par les coordonnées (u,v) au diffusé premier atteignant le
capteur en (z,y) est décomposée suivant I’écriture suivante :
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Dyp(z — u,y —v) = Plu,v) X Ko yo(z —u,y — v) (5.3)
Cette grandeur a deux caractéristiques :
- P(u,v) est appellé potentiel de diffusion, il est défini comme Pintégrale dans le plan du
capteur de Dy, (2 — u,y ~v):
o0 o0
P(u,v) = / / Dy —w,y—v) dx dy (5.4)
—00 =00
P(u,v) est la quantité totale de rayonnement qui a été diffusé le long du segment et
qui atteint le plan du capteur. Pour une projection tomographique, ensemble des po-
tentiels P associés aux différents pixels est une image bi-dimensionnelle.

Ko 4 est Pinformation sur la distribution spatiale du diffusé généré par le segment
repéré par les coordonnées (u,v).

Xs+

Segment S de
o Pobjet
Diffusé créé par S:

D, (x=u,y-v)
¢

Fig. 5.2 lllustration du diffusé créé par un segment d’un objet repéré par les coor-
données (u,v) dans le plan du capteur. Xs est la source X supposée ponctuelle.

Le flux de diffusé premier au point de coordonnées (z,y) du capteur peut &tre modélisé
comme une somme des contributions des différents segments, notée ¢g(x,y) :

o0 o0
&1(:1:,3;) = / / P(Uav) x Ko u.,'u(z —u,y - "U) du dv (5'5)

—00 —00
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Sous ’hypothdse d’une distribution spatiale homogene du diffusé créé par les différents
segments, Ko o, est indépendant de (u,v). Il est alors noté Ko pour tous les segments :

oo o0
ag/l(’x,y) e / / P(u,v) x Ko(z —u,y—v) du dv {5.6)
oo —0o
L’image de rayonnement diffusé peut étre rééerite comme une convolution bi-dimensionnelle
du potentiel P par Ko :

¢s1= P+ Ko (5.7)

Nous allons maintenant exprimer le potentiel P en fonction des données d’acquisition. En
réalité, les coefficients d’atténuation et de diffusion sont fonctions de I'énergie des photons
X. Dans cette étude, les calculs sont réalisés & 'énergie moyenne du spectre du rayonnement
incident sur le patient, notée Ey,.

En s’inspirant d’une méthodologie proposée en SPECT (Single Photon Emission Compu-
ted Tomography) [17], la génération du diffusé du premier ordre d’un segment est décomposée
en trois étapes pour un flux de photons a Uénergie E,,, comme illustré sur la figure 5.3 :

1. Propagation des photons de la source & un centre de diffusion z,,. D’aprés la
loi de Beer-Lambert, le flux est atténué par un facteur dépendant du milieu traversé :

7 L. \
Ar{z,) = exp (—- / ”w(:y)dm>
=

ol u(z) est le coefficient d’atténuation linéaire du matérian a la profondeur d’interac-
tion @ et a I'énergie F,,.

O

Diffusion des photons en z,,. Les photons sont diffusés en =, selon un angle de dé-
viation #. La probabilité de diffusion SP est donnée par la section efficace différentielle
macroscopique de diffusion du matériau & z,,, selon § et & Uénergie Ey, :

d
SAP(me, 9) = d;g(m?ma‘g)

)

Propagation des photons du point @, au capteur. Les photons se propagent le
long de L' et enfin de Pobjet au capteur. Le flux est atténué par le facteur :

As(zm) = exp (— / u(x)dm)
L (@m B)

Dans cette partie, Papproximation selon laquelle le facteur d’atténuation Ag est égal &
celui des photons diffusés & 8 = 0, quel que soit 'angle de diffusion est faite. Cette approxi-
mation est toujours valable pour les photons diffusés aux petits angles. Dans le cas général,
sa validité est trés dépendante de la géométrie de l'objet examiné. Une correction de I'er-
reur commise lors de cette approximation sera présentée dans la partie suivante pour une
géométrie parallélépipédique. Selon cette approximation :
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Xs

Segment S de
Pobjet

v

R

,v) x

F1G. 5.3 Décomposition du diffusé premier par un segment d’un objet. Xs est la source
de rayons X supposée ponctuelle. Le potentiel associé a S et noté P(u,v) est la somme
des contributions des rayonnements diffusés le long du segment S & différents angles de
diffusion 0 et & différentes profondeurs d’interaction x,,.

7 L
An(zy) = exp (— / ,u,:(:z)d:v) (5.8)

D’aprés ’hypothese selon laquelle 'énergie des photons diffusés varie peu lors de la diffu-
sion, le flux I(z,,0) de photons diffusés en z,, selon angle de déviation # s’exprime comme
le produit des trois termes définis précédemment :

L d
(@, 0) = A1 (2m) X SP(2m,0) X As(z,,) = exp (—/ u(w)dm) 4 dTl;(mm,é)) (5.9)
Jg={) ‘

Suivant la loi d’atténuation de Beer-Lambert, le premier terme du membre de droite de
équation 5.9 peut étre remplacé par la transmission du rayonnement primaire au point de
coordonnées (u,v) du capteur. Cette derniere est définie comme le rapport du flux primaire
mesuré en (u,v), noté ¢p(u,v), sur le flux mesuré en (u,v) en absence d’objet atténuant,
noté ¢o(u,v) :

gp(u,v)  du

Iz, 0) = Solu,v) X =5 (@m, 6) (5.10)

Le diffusé du premier ordre qui a interagi en ., et qui atteint le plan du capteur est
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la somme de toutes les contributions I(z,,, #) diffusées dans le demi-espace caractérisé par :
0 < 8 < %. L'unité d’angle solide s’exprime : dQ} = 2msin(0)df. Ainsi :

i p(u,v) /- dp : .
Hap)= |  I{zm,0) xd)=—— %27 — 0)sin(9)do 5.11
(zm) s (Tm, 0) bo(u, ) o S (T, 0)sin(8) ( )

La section efficace de diffusion dans le demi-espace caractérisé par : 0 < 6 < 7 est notée
w! (f comme "forward" : cette grandeur caractérise la diffusion des photons vers "lavant" ;
vers le plan du capteur). Elle est définie de la maniére suivante :

uf = or / 2 0)sin(6)d6 (5.12)
=0 d¥2

P(u,v) est la somme de toutes les contributions I(z,,) aux différentes profondeurs d'in-
teraction x,, :

L ’ L
P{u,v) :/ =OI(:1:m)d:z:m = Z—};((g% X / ! (@) dem (5.13)

Ce résultat peut &tre interprété physiquement de la manitre snivante :

— Le diffusé est d’autant plus important qu'il y a de matidre traversée (qui
le géndre) et que cette matiere est diffusante : ceci est traduit par le
terme [° _, (@) dz .

— Le diffusé est d’autant plus important (il y a de flux de rayons X, qui

le crée : ceci est traduit par le terme en ¢p/do.

finalement, le diffusé premier est estimé par le modele analytique suivant :

L

%;(u,v) = | (;‘—:gf—:)) X / pf @m)dem | * Kolu,v) {5.14)

Tm=0

5.2.3 Calcul de la fonction de déformation

La fonction de déformation du diffusé de 'objet de calibrage est construite sous 1"hypo-
these suivante :
Le rapport du diffusé du premier ordre sur le diffusé multiple est homogeéne
sur chaque projection tomographique et est proche de celui de I'objet de
calibrage.

L’hypothése d’homogénéité du rapport du diffusé multiple sur le diffusé premier est liée au
fait que les images de diffusé premier et de diffusé multiple sont des images basses-fréquences
et donc sont elle-mémes relativement homogenes sur chaque projection tomographique (en
comparaison aux images de rayonnement primaire). Cette hypothése sera vérifiée dans la
partie 5.4.1.

Ainsi on peut approximer en chague pixel du capteur le rapport du diffusé de I'objet
examiné ¢g sur celui de 'objet de calibrage ¢£, par le rapport des diffusés du premier ordre :
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45 D%

En suivant une régle de trois, le diffusé estimé par la méthode API est construit en
multipliant le diffusé de l’objet de calibrage r/:ﬁ par le rapport du modele décrivant le diffusé
du premier ordre de I'objet examiné (ﬁgl sur celui décrivant le diffusé du premier ordre de
T'objet de calibrage ¢§1. Les images (bgl et vqb"f;,l sont estimés & Paide du modéle de ’équation
5.14.

5.2.4 Calibrage et indexation

Rappelons gue la méthode API est basée sur le calcul de nappes de diffusé de référence
et de la déformation de la nappe de référence a 'aide du modele analytique.

Pour une projection tomographique, la nappe de diffusé de I'objet de calibrage est notée
gb Pestimation du chffusé généré par P'objet examiné qSO, et lesnmnatlon du diffusé généré

par l'objet de référence (/)S Rappelons que le diffusé estimé de Yobjet (/)S est donné par la
formule suivante :

0 L ;ﬁ:s'odl .
g = ¢g X 5—2: (5.18)
$1

Lanalyse théorique du diffusé du premier ordre nous a permis de construire un modele
d’estimation de qﬁg et de ¢§. Nous allons montrer dans ce paragraphe comment est déterminée
1a nappe de diffusé de référence ¢%.

Calibrage

Des images de diffusé de référence sont déterminées en mesurant le diffusé de plaques
de lucite de différentes épaisseurs qui recouvrent la gamme des atténuations rencontrées en
imagerie médicale. Ces plagues sont décrites dans la partie 2.1.2. Le matériau choisi est la
Iucite car il est facile & manipuler et parce qu’il a une section efficace de diffusion Compton
(effet de diffusion majoritaire aux énergies considérées) proche de celle des tissus mous.

Des acquisitions radiographiques des différentes épaisseurs de lucite sont réalisées pour
obtenir une séquence d’images de rayonnement total (diffusé + primaire) ¢%(2) ('indice ¢ in-
dexe 1’épaisseur). Pour obtenir une séquence d’images de diffusé, la méthode des beam stops,
décrite de manidre générale dans le paragraphe 4.3.1, est appliquée suivant deux étapes :

réalisation d’acquisitions radiographiques des plaques de lucite avec la plaque de beam
stops (décrite dans le paragraphe 3.4.2).

~ interpolations spatiales par la méthode des splines entre les valeurs mesurées aux
centres des images des beam stops, en forme de disques. Une séquence d’images de
diffusé ¢%(i) est obtenue.
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Indexation

L’objectif est d’associer & chaque projection tomographique une longueur équivalente de
lucite et une image de diffusé équivalente. Ceci est fait par interpolation linéaire entre les
mesures faites avec les plagques de lucite suivant les étapes suivantes :

choix d’une région d'intéret (ROI) sur chaque projection tomographique ¢ sur une zone
composée uniquement de tissus mous.

calcul de la valeur moyenne ¢ pour la projection tomographique et pour chaque image
de la séquence d’images de rayonnement total ¢ (i).

— choix des indices i et i+ 1 de deux épaisseurs consécentives de lucite telles que : ¢L(‘2) <
¢ < ¢L(i+1).(Ces indices existent bien car &L (i) est une fonction décroissante de
Uépaisseur de lucite).

— calcul des coefficients d’interpolation 8 par la formule :

¢L(i) — o
L) — oLl F D)
— Caleut d’une image de diffusé dite équivalente & la projection tomographique, notée ¢§,
par Uinterpolation linéaire suivante :

8=

= (1~ 8) x d§(i) + B x $§(i +1)
— Calcul d'une épaissenr de lucite équivalente & Pobjet suivant la projection counsidérée,
notée L. Ly est interpolée de la maniere suivante :
LY =(1-8) x Lh@) + Bx LE(i+1)

Remarquons que le choix d’une interpolation linéaire pour ¢S et pour LT o été fait par
défaut. La prise en compte de modeles physiques prédisant les variations de ¢g(i) et de B (3)
avec L1(i) permet d’améliorer cette étape d’interpolation. Une méthode o’ interpolation plus
fine pour obtenir qbg et LT est présentée dans I'annexe 4.

5.2.5 FEstimation du diffusé en tomographie
Formule d’estimation sur les irnages d’énergie
En regroupant les étapes de calibrage et d’indexation et I'étape de modélisation analy-

tique, le diffusé de 'objet examiné est estimé par la formule suivante :

L, _

1.5 (pL % (¢P x j:tvn;:(] ﬂf(-fnm)dl',—n) * I(O
I}S - S — -
((/553 x Lt (/if)l’) * Ko

=

(p.f ) est la valeur de p/ (section efficace macroscopiqe lindique de diffusion vers Pavant &
I’énergie moyenne du spectre d’émission de la source) pour la lucite. Les images t;bP et LY sont
basses-fréquences comparées aux fréquences de Ko (les plaques de hucite étant homogenes et
d’épaisseurs constantes). L’image de diffusé est finalement évaluée par :
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L

— - ' 1 e ‘

$9 = ok x | i—f X 73 X / .*’YT_(;_)'Z_)M,,, * Ko (5.17)
\ \ 45 J o (u)

Em=0

Correction sur les images de transmission

En pratique, la correction du diffusé est réalisée sur des images de transmission. Pour une
projection tomographique, notons ¢ U'image de rayonnement total (primaire + diffusé), qui
est ’image non corrigée, ¢g Uimage de diffusé, ¢p 'image de rayonnement primaire et ¢y
Pimage de plein flux. Les images de transmission du total, du primaire et du diffusé (7", Tp
et Tg, respectivement) sont définies par :
¢ .. _p .. _os
$o e = %o fls= $o

Aprés correction du diffusé, les reconstructions tomographiques sont réalisées & partir des
images d’atténuation, définies par :

T =

att = —In(Tp) = —In (T — Tx)

En adaptant Uéquation 5.17 aux images de transmission, celle du diffusé est évaluge par :

T =T& x | (5.18)

/ L
[ { TP 1 1 F’f(mm} P “ ]
@ X 72 X / dem, * Ko

Lo =0

Dans cette équation, Tp, p/ et Ko sont inconnus. Afin d’estimer ces paramétres, I'algo-
rithme d’estimation des images de diffusé suit les trois étapes suivantes :

L. Utilisation des projections 2D et des données de calibrage.
Dans la pratique, U'objectif de la correction du diffusé étant d’estimer la transmission
du rayonnement primaire Tp, ce paramétre est inconnu a priori. Dans ’équation 5.18,
seules les valeurs relatives de transmission du rayonnement primaire 7'p /T,g‘ sont im-
portantes. Sous Uhypothese selon laquelle le rapport diffusé sur primaire varie peu entre
Pobjet de calibrage et ’objet examiné, le rapport de Tp sur Tﬁ est approché par celui
des transmissions de rayonnement total T/T%.

2. Utilisation d’une premiére reconstruction 3D
L’objectif ici est d’évaluer 'intégrale de ’équation 5.18 en chaque pixel du capteur et
pour chaque projection tomographique. Cette intégrale est notée Y :

L f
em=0 (uf)"

Cette formulation est celle d’une projection des rapports entre les sections efficaces de
diffusion de 'objet et celle de la lucite. Une premiere reconstruction est réalisée avec les
données de projection brutes (non corrigées en diffusé). Ensuite, un seuil est appliqué
sur 'image reconstruite pour séparer les régions constituées d’air, celles constitudes de
tissus mous, et enfin celles constituées d’os pour avoir une approximation de p/ en
chaque pixel. ¢/ est obtenu & partir des données du rapport ICRU 44 [10]. Le calcul de
Pintégrale est numérique.
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3. Ajustement de la PSF
K¢ est approché par une fonction gaussienne a symétrie de révolution d’écart-type o, :

242
1 -
’A‘vyg_

X e

Kolz,y) = (5.19)

Y2
2mos

o, est ajusté par une méthode de "fitting” : pour un objet test (le fantdome cylindrique
défini dans la partie 2.1.3), les images reconstruites & partir de données corrigées en
diffusé par la méthode API sont comparée & celles reconstruites & partir de données
corrigées par une méthode de référence (la méthode des beam stops) pour différentes
valeurs de o,. La valeur de o, choisie minimise 'écart quadratique entre les deux images
reconstruites. Le o, ajusté sur ce fantdme est représentatif du o, correspondant & des
acquisitions du fantéme anthropomorphique dans la méme géométrie (mémes distances
source-objet et objet-capteur). Ce fantome a des contrastes entre les régions pleines
et les régions creuses (correspondant aux cylindres d’air) représentatifs des contrastes
entre la zone médiastinale et les poumons sur le thorax.

Les différentes étapes de la méthode API sont regroupées dans la figure 5.4.

Premitre L .
reconstruction o Seuillage j,u‘ (x,)dx,,
tomographique =

!

Acguisition Transmission de Total
' {primaice + diffusé) T

du patient
Transmission de Total Convoluti
(primaice + diffusé) de la plaque " on?/ [g fon
de Lucite équivalente T P %o
Acguisitions Epaisseur L de la plaque de
de calibrage Lucite équivalente
Transmission du Diflusé Estimation de ’image de__
Transmission du Diffusé 70|

~»  de la plaque de Lucite

s s 105 ) .
Equivalente 7. associée & I'image 7

F1G. 5.4 - Implémentation de lalgorithme de correction du diffusé sur les images de
transmission. Les potentiels de diffusion du premier ordre de lobjet examiné PO et
de Uobjet de calibrage P sont déterminés suivant Uéquation 5.13. La fonction de
déformation est construite en convoluant la rapport des potentiels par Ko. Le diffusé
cﬂibmé TE est enfin multiplié par la fonction de déformation pour obtenir une estimation
T? du diffusé associé & la projection tomographique courante T.
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5.2.6 Conclusion

Nous avons développé un modele théorique qui décrit le diffusé du premier ordre pour
construire une méthode d’estimation du diffusé basée sur la déformation d’images de diffusé
d’objets de calibrage homogenes en lucite en s’appuyant sur le modele théorique. Par rapport
& la méthode développée en radiographie, ce modele permet de prendre en compte la carto-
graphie 3D de coefficients de sections efficaces de diffusion de 1'objet examiné.

Rappelons que ce modele théorique a été construit au prix de certaines hypothéses et

approximations, que nous allons discuter :

— approximation d'un spectre incident sur l'objet examiné monochromatique » 1'énergie
moyenne du spectre réel, & savoir 82 keV. Il est possible de généraliser 'approche API
au polychromatique en raisonnant par canal d’énergie.

- hypothese selon laquelle 1'énergie des photons diffusés détectés varie peu au cours de la
diffusion. Pour la diffusion Rayleigh (&lastique), cette hypothese est toujours vérifiée.
Pour la diftusion Compton (inélastique), cette hypothése est réaliste aux petits angles
de diffusion. Pour un photon incident & Iénergie E, I'énergie E’ du photon apres
diffusion est donnée par '"équation suivante :

1
1+ ﬁ?}(l — cosb)

ll—

(5.20)

moc® est 'énergie de masse d’un électron, égale & 511 keV. Pour avoir un ordre de
grandenr, considérons un photon qui diffuse au centre de l'objet. I'angle maximal de
diffusion pour qu’il atteigne le capteur est de 37 degrés au vu de la géométrie du
banc expérimental déerite dans la partie 2.1. S"il est & ’énergie moyenne du spectre
d’émission de la source E (82 keV), I'énergie E’ du photon apres diffusion est d’aprés
I'équation précédente : E' = 79 keV. Ceci correspond & une variation relative de Iéner-
gie de 4 %.

- hypothdse selon laquelle le rapport du diffusé sur le diffusé du premier ordre varie
peu sur une projection tomographique et varie peu entre une zone de tissu mou et
une plaque de lucite qui ont la méme atténuation. Ces hypotheéses seront vérifiées par
simulation dans le paragraphe 5.4.1.

— hypothese d’une répartition spatiale homogene du diffusé entre les différents segments
d'un objet. Cette hypothese a été prise pour des raisons de simplicité de calcul. Une
perspective d’amélioration de la méthode étant de considérer la variation spatiale du
noyau de convolution o,, il est possible d’envisager, par exemple, une convolution par
Zones.

- hypothese selon laguelle le rapport diffusé sur primaire varie peu entre la plaque de
lucite de référence et la projection tomographique considérée. Cette hypothese est jus-
tifiée par le fait que les rapports de la section efficace de diffusion sur la section efficace
totale d’interaction des tissus mous et de la lucite sont trés proches. D’apreés les données
du rapport ICRU 44 [10], ce rapport vaut 94.5 % pour la lucite, 95,0 % pour les tissus
adipeux et 92,3 % pour les muscles du squelette 4 80 keV.

—- approximation de la longueur traversée par un photon dans 'objet apres diffusion par
celle des photons diffusés A petits angle.

Par la suite, nous allons présenter une amélioration de la méthode qui permet de s’affran-
chir de la derniére approximation.
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5.3 Modélisation d’un facteur de forme

5.3.1 Problématique et objectif

Le potentiel de diffusion d'un segment est défini comme la totalité du rayonnement diffusé
par le segment qui atteint le plan du capteur. Il est modélisé par la fonction suivante :

L

or / p (2m) A, (5.21)
bo
T =0
Rappelons que ce potentiel prend en compte (cf. figure 5.3)
Patténuation du flux de photons avant diffusion,

— la section efficace de diffusion en fonction de l'angle de diffusion,

— l'atténation du flux de photons diffusés apres interaction.

Cependant, Patténuation du diffusé aprés interaction est calculée en faisant comme si les
photons étaient diffusés i petits angles (approximation de 'équation 5.8). L'objectif de cette
partie est donc de proposer le calcul d’un facteur de correction de l'erreur commise lors de
cette approximation. Ce facteur sera indexé sur la géométrie de Uobjet examiné.

5.3.2 Comparaison du potentiel de diffusion API au potentiel
calculé numériquement

Nous allons calculer le potentiel de diffusion numériquement dans un cas simple : I'objet
est une plague de lucite de dimension infinie dans le plan dn capteur et d'épaisseur constante
H ; le segment considéré est un segment orthogonal au plan du capteur {cf. figure 5.5). Nous
comparerons les différences entre le potentiel calculé avec 'approximation de la partie pré-
cédente (équation 5.13) A celui calculé en relaxant I'approximation d’une atténuation aprés
diffusion égale & celle des photons diffusés & petit angle.

Source X
Segment de I’objet

H

W - —
l— B

Plague de lucite infinie 0

Plan du

capteur

F1c. 5.5 Diffusé créé en h selon l'angle 0 et atteignant le plan du capteur
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En reprenant le raisonnement de la partie 5.2.2, le flux I(h,0) de photons diffusés en h
selon 'angle 8 et qui atteint le plan du capteur suit les processus suivants :
- absorption sur une épaisseur h;
diffusion en h;
- absorption sur une épaisseur fosg'
Ce flux s’exprime donc comme le produit des 3 termes suivants :

H

dp - h
‘ (0. Bn) x e Lp( H(B) x — )deh

I{h,8) = exp(~u(Em) x h) x

ol dQ) = 27 x sinfbdl. E,, est énergie moyenne du spectre du rayonnement incident sur
le patient. —lﬁ(ﬁ E) est la section efficace différentielle macroscopique lindique de diffusion de
la lucite.

Le potentiel de diffusion pour un segment de longueur H s’exprime :

w2
>(H) = 2 / / I(h, 8)sinddo (5.22)
h=0 /=0

Le potentiel modélisé dans la partie précédente est donné par 'équation 5.13. Pour une
plaque de lucite, il s’écrit :

Papproz(H) = 1 (Bm) x H % exp(—pu(Ey) x H) (5.23)

Le potentiel calculé & partir de 'équation 5.22 et celui donné par le modele de "équation
5.23 sont représentés en fonction de 'épaisseur de la plaque de lucite sur la figure 5.6. Les
résultats montrent que le potentiel calculé avec 'approximation d’un faible angle de diffusion
est sur-estimé par rapport au potentiel calculé sans cette hypothése. Cependant, lors de la
mise en oeuvre de la méthode API, c’est le rapport du potentiel de 'objet examiné sur celui
d’une plaque de lucite d’atténuation proche dans une zone de tissu mou qui est évalué. Sur
chaque projection tomographique, la donnée importante est la variation relative du potentiel
par rapport a sa valeur au niveau de la zone d’indexation faite de tissus mous. Ce qui
compte c’est donc la forme de la courbe qui donne le potentiel en fonction de ’atténuation,
a un coefficient multiplicatif prés. Dans le cas de notre étude sur des plaques de lucite, le
potentiel Pypproe a bien la méme forme globale que celui calculé a partir de Yéquation 5.22 :
il existe dans les deux cas une épaisseur qui maximise le potentiel de diffusion. Cependant, le
maximum du potentiel Papyror €st atteint pour une épaisseur trop importante par rapport a
celle correspondant au maximum du potentiel de I’équation 5.22. Ceci est lié & 'approximation
4 la base du modele de ’équation 5.23 : la longueur sur laquelle le diffusé est atténué apres
interaction est sous-estimée dans le cas d’un objet parallélépipédique, ce qui revient & une
sur-estimation du potentiel.

L’épaisseur équivalente H,quip est définie comme I'épaisseur de lucite pour laquelle le
potentiel API est égal au potentiel réel du segment de longueur H. Heyyin est donc une
fonction de H et vérifie ’égalité suivante :

l‘f(Em,) X Hequiv(H) % exp (—~p(Em) X Hequiv(H)) = P(H)

La variation du rapport Hequin(H)/H est représentée sur la figure 5.7. L’épaisseur de
lucite, prise pour construire le potentiel Popproz, €st inférieure & 'épaisseur moyenne traversée
par un photon diffusé qui atteint le plan du capteur quelle que soit 1'épaisseur H. Quand H
tend vers Pinfini, Pépaisseur équivalente tend vers H.
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Fic. 5.6 - Comparaison du potentiel Pypyroe @ celut calculé numériquement.
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F1G. 5.7~ Rapport de la longueur équivalente du potentiel Pypprop sur Uépaisseur de la
plaque de lucite.

5.3.3 Amaélioration du modele par un facteur géométrique

Afin de corriger les écarts entre le potentiel Pypprop(H) et le potentiel réel, un coefficient
de correction géométrique, défini comme le rapport de P(H) sur Papproz (H), est calenlé. Ce
coefficient, noté C, est représenté sur la figure 5.8.
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P(H)

C =22
Pappraw(I{)

08+ -

0.8+

D.7F

0.6+

0.5

Facteur de corection geometrigue

04}

i 1 ] 1
0 50 100 150 200 250 300
Epaisssur de lucite (mm)

Fi1G. 5.8  Facteur de correction du potentiel API en fonction de ’épaisseur de l'objet.

Rappelons que P'évaluation du diffusé est basée sur le rapport des potentiels de P’objet et
de la plaque équivalente en chaque pixel du capteur et pour chaque projection tomographique.
Ainsi, la valeur absolue du coefficient de correction n’a pas d’importance : seule sa variation
en fonction de 1’épaisseur de 'objet compte. Le coefficient de correction géométrique est une
fonction décroissante de I’épaisseur. Ainsi, pour une projection tomographique, si I'indexation
du niveau de diffusé se fait sur une zone de 'objet d’épaissenr importante, alors le potentiel
Poppros (H) déterminé dans les zones de faible épaisseur sera sous-estimé. finalement, I’évolu-
tion de la méthode API proposée pour corriger ce probléme est de modifier le potentiel par
le coefficient de correction multiplicatif C, qui est indexé sur 1'épaisseur de I'objet examing,
notée L :

L
PL) = ¢p / Flon \ s r
(Ly=C(L) x p X W (2 )dzm, (5.24)
0 Ty =0

Rappelons que dans la mise en oeuvre de la méthode API, les images de potentiel P
sont calculées pour l'objet examiné et pour les objets de lucite de référence. L’évolution de la
méthode par le facteur de correction C a été calibrée pour des objets de lucite parallélépipé-
diques. Le nouveau potentiel est donc bien adapté aux objets de calibrage. En ce qui concerne
Pobjet examing, 'amélioration sera d’autant plus importante qu'il aura une géométrie proche
de celle d’un parallélépipede.
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5.4 Résultats expérimentaux

5.4.1 Résultats sur le fantdéme cylindrique

Le banc de tomographie est présenté dans la partie 2.1. 360 projections sont acquises
sur 360 degrés. En raison de la mémoire limitée de Pordinateur, un regroupement des pixels
(binning) de 6 x 4 a été réalisé pour obtenir des projections tomographiques de 520 x 250
pixels. Les constantes radiologiques sout 120 kV, 5 mA et 1,4 s. Un filtre de 2 mm d’acier et 2
mm de cuivre est placé en sortie du tube & rayons X afin de limiter P'effet de durcissement de
spectre. Le volume reconstruit comprend 450 x 450 % 100 voxels (voxels de 6 x 6 X 6 mm). Les
prétraitements des images sont appliqués dans P'ordre défini dans le chapitre 3. Le fantome
cylindrique est présenté dans la partie 2.1.3.

Construction des références

Rappelons que les deux intéréts principaux du fantéme cylindrique sout un contraste
entre Vair et la lucite représentatif du thorax, et une description géométrique simple. Grace
A la simplicité de sa description géométrique, des simulations de référence des projections
tomographiques sont réalisées avec le logiciel Sindbad [11](33][67][22]. Sindbad est un logiciel
qui modélise Vensemble de la chaine radiologique [11]; & savoir la source, les interactions
entre les rayons X et objet tri-dimensionnel, et le capteur [33][67]. Il fournit en sortie des
projections tomographiques réalistes. En ce qui concerne I'interaction entre 'objet {modele
CAD ou volume de voxels) et les rayons X, une simulation analytique permet de calculer
P'image de transmission du rayonnement primaire en regroupant le flux incident en cananx
d’énergies. Ceci est réalisé par un algorithme quni calcule I'atténuation des photons le long
de trajectoires rectilignes entre la source et le centre de chaque pixel du captenr. L objet est
décrit par le logiciel de CAD BRIL-CAD [62]. Les coefficients d’atténuation sont donnés par
le rapport ICRU 44 [10]. Une validation expérimentale du code a été réalisée dans la gamme
d’énergies 40-150 keV [22].

Afin d’avoir également des références expérimentales, nous avons adapté la méthode des
beam stops A notre banc expérimental, comme illustré sur la figure 5.9. Afin d’obtenir un
échantillonnage spatial du diffusé suffisarnment précis, huit positions différentes de la grille de
beam stops ont 6té imagées pour chaque angle de vue (suivant guatre translations horizontales
et deux translations verticales). Le choix d’un échantillonnage anisotrope a été fait au vu
du fait quune projection de rayonnement primaire du fantdme cylindrique est guasiement
invariante par translation verticale au niveau des cylindres d’air alors qu’elle varie fortement
par translation horizontale. Ainsi, la dose globale a été multipliée par neuf par rapport a
une simple acquisition. La plaque de beam stops est celle présentée dans la partie 3.4.2. Les
plaques de lucite de calibrage sont celles présentées dans la partie 2.1.2.

Evaluation du rapport diffusé sur primaire

Afin de vérifier que le fantome cylindrique est représentatif d’une structure de thorax en
terme de rapport diffusé sur primaire, ce rapport a été gquantifi¢ & 'aide de quatre acquisi-
tions :

— deux acquisitions (avec et sans beam stops) du fantéme cylindrique de face,

— deux acquisitions (avec et sans beam stops) antéro-postérieures du fantéme anthropo-

morphique.
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Axe de rotation du porte-objet

|

Plaque de beam stops / Objet Capteur plan
Source X 1

Platean porte-
obijet rotatif

Fi1G. 5.9  Dispositif expérimental de calcul du diffusé associé & chaque projection
tornographique par la méthode des beam stops

Les figures 5.10 et 5.11 représentent les distributions spatiales du rapport diffusé sur
primaire dans le plan du capteur pour le fantdme cylindrique et pour le fantdome anthropo-
morphique respectivement. Dans les deux cas, les valeurs les plus importantes sont obtenues
dans la région centrale, avec un rapport qui atteint 5.8 pour le fantdéme cylindrique et 4.6
pour anthropomorphique. Dans ces conditions, la difficulté de la correction du diffusé est
mise en évidence dans la mesure oll une petite erreur d’estimation du diffusé conduit A une
erreur relative trés amplifiée d’estimation du primaire.

Evaluation de I’hypothése d’un rapport constant du diffusé du premier ordre
sur le diffusé total

Afin d’évaluer "hypothese d’un rapport constant du diffusé du premier ordre sur le diffusé
total, le diffusé du premier ordre et le diffusé total ont été simulées & 1'aide du logiciel Sindbad
[33] pour une vue de face et une vue de c6té du fantéme cylindrique. Les résultats de la figure
5.12 montrent que I’hypothese proposée est vérifide : la variation relative de ce rapport est
inférieure & quelques % entre le centre du fantéme et ses bords pour les deux vues.

Reconstructions

Quatre reconstructions du fantdme ont été obtenues : sans correction du diffusé, avec
correction par la méthode des beam stops, avec correction par la méthode API, et enfin a
partir des projections de rayonnement primaire simulées. La figure 5.13 illustre les résultats
sur une coupe des images reconstruites. Les profils horizontaux correspondant aux lignes
hachurées sur les images reconstruites sont illustrés sur la figure 5.14. Nous avons choisi de
représenter des profils qui ne passent pas exactement par le centre du fantéme au vu de
la mauvaise qualité de la reconstruction au voisinage de ce centre (point de convergence
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F1G. 5.10 - Rapport du rayonnement diffusé sur le primaire pour une acquisition de
face du fantome cylindrique.

FiG. 5.11 -  Rapport du rayonnement diffusé sur le primaire pour une acquisition
radiographique antéro-postérieure du fantome anthropomorphigque de thoraz.

des directions des rétroprojections). Le diffusé conduit & un artefact de sous-estimation des
coefficients d’atténuation linéaire; ou "cupping artefact”. Les profils montrent cet artefact et
sa disparition quand le diffusé est corrigé sur les projections. Les performances de la méthode
API sont comparables A celle des beam stops pour une dose réduite d’un facteur 9.
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FiG. 5.12  JImages de rayonnement primaire du fantdme cylindrique vu de face {en
haut & gauche) et vu de c6té (en haut & droite). En bas : rapports du diffusé premier
sur le diffusé total S1/S correspondant aux profils (en lignes hachurées) du fantéme
cylindrique pour une vue de face (& gauche) et une vue de profil (& droite).

5.4.2 Résultats sur le fantéme anthropomorphique

Le systeme est le méme que celui déerit pour le fantdme cylindrique avec les différences
suivantes : on acqguiert 720 projections sur 360 degrés. Les constantes radiologigues sont
120 kV, 7 mA et 2,8 s. Le volume reconstruit comprend 900 x 700 x 100 voxels (voxels de
0.4 x 0.4 x 0.4 mm).

Construction des réfédrences

L’objectif de cette partie est de valider la méthode API sur un fantéme anthropomor-
phique. Comme pour le fantdéme physique, la méthode des beam stops a été adaptée A notre
banc expérimental comme illustré sur la figure 5.9. Huit positions de beam stops différentes
ont été irnagées (quatre positions par translation suivant la direction horizontale et deux
positions par translation verticales pour chaque translation horizontale). Une deuxidme réfé-
rence est donnée par des acquisitions réalisées sur un scanner Philips® hélicoidal (systeme &
4 barrettes, épaisseur de coupe de 1.3 mm, 120 kV). En effet, le flux incident sur le capteur
étant collimaté dans une telle géométrie, le diffusé détecté est trés faible devant celui détecté
sur un capteur plan. De plus, une correction du diffusé résiduel est réalisée par le systéme,
mais nous n’avons pas accés au code, propriété de Philips Medical Systems\>.
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Sans correction du diffusé
(dose originale)

Avec simulation du
rayonnenient primaire

Avec correction du diffusé par la Avet correction du diffusé par la
iméthode des beam stops (dose méthode APl (dose originale)
originale multipliée par 9)

F1G. 5.13 - Reconstructions d’un plan central du funtdme cylindrique avec différentes
correction du rayonnement diffusé

Validation expérimentale

Trois reconstructions du fantéme ont été obtenues & partir d’acquisitions avec le capteur
plan et en utilisant P’algorithme de reconstruction de Feldkamp [52] : sans correction du
diffusé, avec correction par la méthode des beam stops, et avec correction par la méthode
APL Enfin, des reconstructions ont été réalisées & partir des acquisitions du scanner Philips™.
La figure 5.15 montre un méme plan reconstruit snivant les différents procédés.

Deux types de profils sont présentés : des profils d’une région & contraste important (pré-
sence d’0s et de tissus mous), représentés par une ligne verticale noire en haut des images,
st des profils d’une région a faible contraste, au niveau du coeur, représentés par une ligne
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FiGg. 5.14  Profils centraur des différentes reconstructions du fantéme cylindrique
(représentés en lignes hachurées sur les images reconstruiles)

verticale noire en bas des images. Ces profils sont présentés sur la figure 5.16. Les profils
montrent le cupping artefact et sa disparition lorsque le diffusé est corrigé. Afin de quantifier
I'amélioration apportée par la correction du diffusé, les profils de (B}, (C) et (D) de la figure
5.15 sont comparés & ceux de (A). A est définie comme la moyenne de la valeur absolue de
la différence entre les profils obtenus avec le capteur plan et ceux obtenus avec le systeéme

collimaté.

Type de correction du diffusé Sans correction | Beam stops API
Dose Originale Originale x9 | Originale |
A sur la région contraste important 479 64 72

A sur la région faible contraste 410 38 79
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Fi1G. 5.15  Images reconstruites du fantéme anthropomorphique. (A) Avec le scanner

Phih’_ps@)

(B) Sans correction du diffusé (dose originale). (C) Avec correction du

diffusé par lo méthode des beamn stops {dose originale x 9). (D) Avec correction du
diffusé par lo méthode API{dose originale).

Les profils montrent I'amélioration des reconstructions quand une correction du diffusé
est appliquée, en comparant les résultats obtenus avec un systéme & géométrie collimatée.
L’amélioration obtenue avec la méthode API a le méme ordre de grandeur que celle obtenue
avec la méthode des beam stops, avec une dose de rayonnements X regue par le fantéme
divisée par un facteur 9.
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Fi1G. 5.16 - Profils des 1mages de la figure 5.15. Les profils des reconstructions obtenues
avec le capteur plan sont comparés & ceux obtenus avec le scanner Philips™ (en
hachuré). (A-1) Profil sur la région d contraste important sans correction. (A-2) Profil
sur la région & faible contraste sans correction. (B-1) Profil sur la région & contraste
important avec correction par beam stops. (B-2) Profil sur la Tégion & faible contraste
avec correction par beam stops. (C-1) Profil sur la région & contraste important avec
correction par API. (C-2) Profil sur la région & faible contraste avec correction par
APL

5.5 Bilan

L’approche présentée dans ce chapitre répond & un probléme important des systémes de
tomographie avec capteur plan : elle permet de corriger le diffusé a Paide d’un calibrage de
ce dernier et d’un modele de transformation des données d’acquisition basé sur la modéli-
sation du diffusé premier. Elle assure une bonne adéquation des estimations de diffusé avec
les phénomenes mesurés grace & la phase de calibrage du diffusé. Enfin elle correspond & des
temps de calcul réalistes (de l'ordre de quelques minutes de calcul pour une tomographie) et
n’implique pas d’augmentation de la dose regue par le patient.

Les résultats obtenus sur le fantéme cylindrique et sur le fantéme anthropomorphique de
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thorax montrent des performances comparables & celles de la méthode des beam stops, avec
une dose réduite d’un facteur 9.

Le principe d’utiliser une premidre reconstruction tomographique pour corriger le diffusé
n’est pas nouveau. Zbijewski et al [84] ont proposé une méthode itérative basée sur des re-
constructions successsives et estimations du diffusé par code Monte Carlo A chaque itération.
Le principal inconvénient est le temps de caleul trés important imposé pour obtenir une bonne
statistique photonique. Par rapport & ces méthodes, 'originalité de la notre est de coupler les
données d’une premitre reconstruction 3D avec les données de projection et les données de
calibrage pour proposer une estimation analytique des images de diffusé correspondant aux
différentes projections tomographiques. Ceci permet d’obtenir des temps de reconstruction
réalistes.

Des méthodes basées sur une approche de déconvolution ont été proposées [57]. La nou-
veauté de notre approche est Putilisation du 3D pour estimer le diffusé de maniere plus
précise. Ceci nous a permis d’avoir des estimations du diffusé réalistes & partir d’acquisitions
réalisées sans grille anti diffusante, c’est & dire dans un cas olt le diffusé est trés important.

Notre modele d’estimation du diffusé premier, donné par P'équation 5.14 est proche du
modele utilisé en radiographie numérique (cf. paragraphe 4.3.5 et annexe 3) mais "approche
API a permis par rapport au modele proposé en radiographie d’avoir une estimation plus
précise du terme qui tradnit Uatténuation du diffusé par Uobjet examiné et en particulier de
relaxer I'hypothese d'une diffusion & petit angle. En effet, la formule d’estimation du diffusé
en radiographie numérique est la suivante :

$2, = (‘fbo x In (;’fg)) * K (5.25)

— le terme en ¢/¢g est identique.
— le terme In{¢p/¢) peut s’écrire, d’aprés Péquation d'attémuation de Beer Lambert et
en approximant le flux total ¢ par le primaire ¢p :

In (i—g) = / L_D BarlBm)dtm (5.26)

ol Jay est le coefficient d’atténuation linéaire, somme des sections efficaces de diffu-
sion Compton et Rayleigh, et de la section efficace d’absorption photoélectrique. Par
rapport au modele de Iéquation 5.14, la section efficace de diffusion du matériau est
approchée par celle d’atténuation.

L’inconvénient majeur des méthodes numériques de correction du diffusé est que seule
la composante moyenne du diffusé peut étre estimée et corrigée : le bruit supplémentaire
apporté par les photons diffusés ne peut pas étre corrigé (il est impossible d’avoir acces a une
réalisation particulidre du bruit photonique). Ainsi, l'utilisation d’une grille anti diffusante
présente lintérét de stopper physiquement les photons diffusés et de supprimer ainsi leur
bruit photonique. Le premier objectif du chapitre suivant sera d’estimer I'intérét de rajouter
nne grille anti diffusante 3 notre systéme en terme de rejection du diffusé et en terme d’amé-
loration du rapport signal & bruit. Le deuxieéme sera d’adapter notre approche de correction
du diffusé a un systéme avec grille anti diffusante.
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Etude avec une grille antidiffusante
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6.1 Objectifs

Une limitation importante de la méthode APY et plus généralement des méthodes de cor-
rection du diffusé par estimation est qu’elles ne corrigent pas le bruit supplémentaire apporté
par les photons diffusés car seule la valeur moyenne du diffusé est modélisée. Le principal
intérét d'une grille antidiffusante est de réduire A la fois la valeur moyenne du rayonnement
diffusé atteignant le capteur et le bruit photonique issu des photons diffusés. Ces deux fac-
teurs permettent a priori d’augmenter la qualité des images.

Dans une premiére partie, nous étudierons l'intérét de rajouter une grille antidiffusante &
notre systéme en terme de réjection du diffusé et en terme d’amélioration du rapport signal 3
bruit. Nous proposerons dans une seconde partie une analyse du calibrage du diffusé capteur
dans la nouvelle configuration avec grille. Dans la dernidre partie, nous présenterons une
adaptation de la méthode API sur un systeme avec grille ainsi que les résultats expérimentaux
obtenus sur le fantéme anthropomorphique de thorax.

111
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6.2 Analyse de 'apport de la grille

6.2.1 Analyse du rapport signal & bruit

Afin de déterminer 8'il est intéressant d’utiliser une grille antidiffusante pour améliorer
le rapport du signal primaire sur le bruit, nous allons étudier ce rapport sur des plaques de
lucite de différentes épaisseurs.

Modélisons tout d’abord le bruit sur les mesures de rayonnement incident sur le capteur
apres conversion et numérisation, notées 7'. L'écart-type du bruit est la somme quadratique
de Iécart-type du bruit photonique op et de celui du bruit électronique o :

oX(T) = o5(T) + 0% (6.1)

Nous allons maintenant comparer le rapport du rayonnement primaire sur le bruit entre
la configuration avec grille antidiffusante et celle sans. En absence de grille, le rapport du
rayonnement primaire P sur le bruit peut s'écrive :

P
JAXT o3,

A est le facteur de conversion du capteur des photons en niveaux de gris. Il est déterminé
dans Pannexe 2.

PSB,, = (6.2)

En présence de grille, le rapport du rayonnement primaire sur le bruit peut s’écrire -

PSByy = et (6.3)

VAX Ty + 0%

T, est le rayonnement total mesuré derriere la gritle. cvest la transmission du rayonnement
primaire par la grille.
Le rapport de PSB,, sur PSBy, vaut :

PSB,, _ [AxT+o% .
PSBy, N AXT,t ok (6-4)

Si ce rapport est supérieur d 1, il est intéressant d’utiliser une grille antidiffusante en
terme de rapport signal & bruit. La figure 6.1 montre le rapport calculé en prenant la valeur
du bruit électronique mesurée. La courbe est globalement proche de 1 mais reste inférienre
quelle que soit 1’épaisseur. La comparaison de cette courbe & celle tracée en négligeant le
bruit électronique permet de montrer 'influence de ce dernier : lorsque I'épaisseur de lucite
est importante : il devient plus intéressant d’avoir une grille antidiffusante pour une épaisseur
de Lucite supérieure 3 150 mm. En effet, le signal mesuré diminue quand I'objet observé
devient épais et le bruit électronique cesse donc d’étre négligeable devant le bruit photonique
pour les épaisseurs importantes.
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FIG. 6.1  Rapport du rapport signal sur bruit avec grille sur le rapport signal sur bruit
sans grille

6.2.2 Analyse de la sensibilité a ’estimation du diffusé
Supposons que nous commettons une errenr relative de A dans estimation du diffusé :

AD .
A= S5 (6.5)

Le primaire peut sécrire :
P=T-D (6.6)
L’erreur d’estimation du primaire relative vaut donc :

AP D .
La formule précédente appliquée aux valeurs de primaire et de diffusé obtenues par cali-
brage pour différentes épaisseurs de lucite permet d’obtenir une erreur relative sur I'estimation
du primaire en fonction de I’épaisseur de lucite. En fixant Uerreur d’estimation du diffusé &
20 %, les courbes de la figure 6.2 montrent 'erreur relative d’estimation du primaire dans les
deux configurations : avec grille antidiffusante et sans.

6.2.3 Conclusion

Pour conclure, le choix de la grille antidiffusante est globalement intéressant avec :

— un aspect légérement négatif : le rapport signal & bruit est légérement défavorable pour
les faibles épaisseurs de lucite (ce qui correspond aux atténuations sur les bords du
fantdme de thorax) et quasiment aussi favorable pour les épaisseurs supérieures & 150
mm (ce qui correspond aux atténuations au centre du fantéme de thorax). Remarquons
que le rapport diffusé sur primaire est le plus faible aux petites épaisseurs. Ainsi,
pour ces épaisseurs, ’aspect négatif de la grille, qui est absorption d’une partie du
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Fic. 6.2 — Erreur relative d’estimation du primaire pour une erreur d’estimation du
diffusé de 20 % en fonction de I'épaisseur des plagques de lucite sur deux systémes :
avec et sans grille antidiffusante

rayonnement primaire, prend "le dessus” sur I'aspect positif, qui est 'absorption d’une
grande partie du diffusé.

— un aspect trds positif : la sensibilité & l'estimnation du diffusé est beaucoup plus faible
avec la grille car le rapport diffusé sur primaive est plus faible. Ainsi, pour une méme
erreur d’estimation du diffusé de 20%, Verrenr relative résultante sur le primaire sera de
28% avec grille contre 54% sans pour une plaque de lucite de 250 mm. De plus, Verreur
d’estimation du diffusé sera certainement plus faible avec la grille, car les hypotheses
physiques de la méthode API sont mieux vérifiées (rapport des flux de rayonnement
total approximé par le rapport des flux de rayonnement primaire).
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6.3 Calibrage du diffusé capteur avec grille

Le diffusé capteur peut étre considéré comme intrinstque au capteur et ne dépend donc
pas théoriquement de I’objet imagé. La grille antidiffusante étant, elle aussi un objet imagé,
les parametres décrivant le diffusé capteur, A savoir son niveau C et son écart-type o, définis
précisément dans le paragraphe 3.4.2, doivent étre indépendants de la présence ou non d’une
grille. Il ne semble donc pas nécessaire de réaliser un nouveau calibrage du diffusé capteur du
fait du rajout de la grille antidiffusante.

Remarquons que la méthode de caractérisation du diffusé capteur proposée dans la partie
3.4 est basée sur hypothese selon laquelle le rayonnement afocal mesuréd dans I'ombre d’un
beam stops est négligeable. En pratique, pour une taille de beam stops donnée, le rayonne-
ment afocal mesuré au centre de son ombre est d’autant plus important que ce dernier est
proche de la source (dans le cas limite ol le beam stops est collé au capteur, le rayonne-
ment afocal mesuré dans son ombre est rigoureusement nul). Afin de vérifier ’hypothase d’un
rayonnement afocal négligeable dans un cas particulier, le calibrage du diffusé capteur a été
réalisé avec deux positions de beam stops différentes de celles utilisées dans la partie 3.4. Les
deux nouvelles positions des beam stops sont & des distances du capteur de 1600 mm et 650
mm {au lieu de 650 mm et 0 mm pour le calibrage sur le systéme sans grille antidiffusante).
Les waleurs de o et C sont réunies dans le tableau 6.1. Elles montrent que 'influence du
rayonnement afocal sur la détermination des paramadtres du diffusé capteur est trés faible ce
qui justifie 'hypothése d’'un rayonnement afocal négligeable. Remarquons que la mesure de
rayonnement afocal dans 'ombre des beam stops dépend également de la dimension des beam
stops et que cette hypothése n’est pas o prior: valable si cette dimension est changée.

[ Configuration | Sans grille | Avec grille
o 9.53 mm 9.83 mm
C 0.955 0.959

TAB. 6.1 - Détermination des paramétres du diffusé capteur dans deux configurations
différentes
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6.4 Correction du diffusé objet avec grille

6.4.1 Ajustement du noyau de convolution sur le fantéme cy-
lindrique
Afin d’appliquer la méthode API au fantdéme de thorax anthropomorphique, il faut préa-
lablement adapter la méthode APT au systéme avec grille. Alors que la répartition du diffusé
est modélisée par une gaussienne i symétrie de révolution sur le systéme sans grille antidiffu-
sante, cette répartition est anisotropique sur un systéme avec grille antidiffusante.
— dans le sens des lames, le diffusé se répartit suivant une gaussienne d’écart-type égal a
celui déterminé sur le systéme sans grille antidiffusante.
dans le sens perpendiculaire aux lames, le diffusé a une répartition beaucoup moins
étendue.
Suivant "hypothése d'une répartition gaussienne et anisotropique, le noyau de distribution
du diffusé est déterminé par 'expression suivante :
2 92

xe 23 x e-—zﬁg (6.8)

Kp(z,y) =

2noyoy

[
-

X {direction des lames de la geille)

Fia. 6.3

Dans notre application, la grille est horizontale (paralléle & axe X, comme montré sur
la figure 6.3). o, est donc pris égal au op déterminé sur le systéme sans grille antidiffusante.
oy est ajusté en comparant la différence moyenne entre le diffusé donné par la méthode API
et celui estimé par la méthode des beam stops sur une zone centrale du fantdme cylindrique
(représentée par un rectangle noir sur la figure 6.3). L’erveur relative d’estimation du diffusé
en fonction de la valeur de oy est représentée sur la figure 6.4. Nous pouvons remarquer que
la méthode est trés peu sensible & la variation de oy sur la gamme 0-25 mm. La valeur de oy
choisie, qui minimise Verreur, est de 5 mm.
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Fi1a. 6.4 - Erreur relative d’estimation du diffusé par la méthode API par rapport au
diffusé estimé par beam stops sur une zone centrale du fantéme cylindrigue en fonction
de o,

6.4.2 Résultats sur le fantéme anthropomorphique

La méthode API est appliquée au tantdme anthropomorphique. Les résultats avec correc-
tion par beam stops ne sont pas fournis ici pour la raison suivante : en réalisant 4 acquisitions
du fantéme avec les beam stops suivant deux translations horizontales et deux translations
verticales de ces derniers (la dose globale recue par le fantéme est alors augmentée d’un fac-
teur 5), le diffusé est sous-échantillonné par les beam stops. Ceci a été mis en évidence par le
fait que sur des vues de c6té du fantdme, sur les zones de grands contraste entre le plein flux
et la forte atténuation par les tissus mous et la colonne vertébrale, le diffusé estimé est supé-
rieur au rayonnement total (diffusé + primaire) pour certains pixels. Ceci revient a estimer
des projections de rayonnement primaire avec un flux négatif sur certains pixels, ce qui rend
impossible le calcul des images d’atténuation préalable A la reconstruction tomographique.
Dans notre application avec grille antidiffusante, la référence des volumes reconstruits est
celui donnée par les acquisitions réalisées sur le scanner multibarettes Philips. Finallement,
deux reconstructions du fantome ont été obtenues a partir d’acquisitions réalisées avec le cap-
teur plan et en utilisant I’algorithme de reconstruction de Feldkamp [52] : sans correction du
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diffusé et avec correction par la méthode APIL La figure 6.5 montre un méme plan reconstruit
suivant les différents procédés.

—.9" ¥ T T
E
|:. 1 1

oy 1 1
-1000 -800 -800 -400 -200 0 200 400 600 B0O 1000

F1G. 6.5 - Images reconstruites du fantéme anthropomorphique. (A) Avec le scanner
.Philips (B) Sans correction du diffusé (dose originale). (C) Avec correction du
diffusé par la méthode API (dose originale)

Deux types de profils vont étre présentés : des profils d’une région a contraste important
(présence d’os et de tissus mous), qui correspondent 2 la ligne rouge qui touche la colonne ver-
tébrale sur la reconstruction (A) de la figure 6.5 et des profils d'une région 3 faible contraste
(présence de tissus mous seuls), qui correspondent & la ligne noire dans la zone du coeur sur
la reconstruction {A) de la figure 6.5. Ces profils sont présentés sur la figure 6.6. Afin de
quantifier Pamélioration apportéde par la correction du diffusé, les profils de (B) et (C) de la
figure 6.5 sont comparés A ceux de {A).

Sur la région & contraste important, nous définissons le contraste comme la différence
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maximale entre les valeurs d’atténuation des tissus mous et celles de ’os, données en uni-
tés Hounfield (UH). Les contrastes mesurés pour les différentes reconstructions sont montrés
sur le tableau 6.2. Sur la zone de faible contraste (au niveau du coeur), I’erreur moyenne
d’estimation de ’atténuation est de ’ordre de 80 UH sans correction du diffusé avec une
sous-estimation systématique de 'atténuation. Pour la reconstruction réalisée a partir des
projections corrigées en diffusé par la méthode API, I'erreur d’estimation est e 'ordre de 10
UH.
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Fi1G. 6.6 — Profils des images de la figure 6.5. Les profils des reconstructions obtenues
avec le capteur plan sont comparés & ceuxr obtenus avec le scanner Phil%ips® (en
hachuré). (A) Profil sur la région & contraste tmportant sans correction. (B) Profil sur
la région a contraste wmportant avec correction par APL (C) Profil sur la région & faible
contraste sans correction. (D) Profil sur la région & faible contraste avec correction par

API

Configuration Multibarrettes | Sans correction du diffusé | Avec correction API
Atténuation max 1162 UH 532 UH 1136 UH
Atténuation min -56 UH -225 UH -43 UH
Contraste 1218 UH 757 UH 1179 UH |
TAB. 6.2 ~ Variations du contraste entre 'os et les tissus mous sur les images recons-

truites.
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Afin de quantifier Pinfluence de la grille sur le rapport signal & bruit des images recons-
traites, une zone homogéne est définie sur un plan du fantéme anthropomorphique reconstruit
aprds correction du diffusé par la méthode API. Cete zone est représentée par un carré au
niveau du coeur sur la figure 6.7. Sur cette méme zone, le rapport bruit sur signal (calcnlé
sur les images de coefficients d’atténuation, avant conversion en unités Hounsfield) est de
4.29 % sans la grille contre 4.60 % avec. Ces résultats montrent que la grille est légérement
défavorable en terme de rapport signal sur bruit sur les images reconstruites. Ceci correspond
4 Panalyse faite dans la premiére partie de ce chapitre sur des radiographies de plaques de
Tucite.

F1G. 6.7  Image reconstruite du fantéme anthropomorphique avec correction du diffusé
par lo méthode API. La zone de calcul du rapport bruit sur signal est représeniée par
un carré joune ou nivean du coeur.

Afin de vérifier Paspect positif de la grille en terme de réjection du diffusé, le rapport du
diffusé sur le primaire a été évalué sur une radiographie de face du fantdome. Comme montré
sur la figure 6.8, ce rapport atteint son maximum dans la zone médiastinale, avec une valeur
de 1.98, alors qu’il montait jusqu’a 4.6 dans la configuration sans grille antidiffusante sur la
méme zone.
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Fic. 6.8 - Rapport du rayonnement diffusé sur le primaire pour une radiographie
antéro-postérieure du fantome anthropomorphigque de thorax avec grille antidiffusante.

6.5 DBilan

L’intérét du rajout de la grille A notre systéme de tomographie a été évalué & Daide de
mesures de calibrage réalisées sur des plaques de lucite de différentes épaisseurs. Le principal
argument retenu en faveuwr de la grille est qu'elle permet de faire diminuer le rapport du
diffusé sur le primaire. Ainsi, une erreur donnée d’estimation du diffusé sur les projections
tomographiques a un impact plus faible sur Uimage reconstruite dans la configuration avec
grille antidiffusante. La méthode API a été adaptée au systéme avec grille et évaluée sur
le fantome de thorax. Elle montre des performances supérieures & la technique des beam
stops, qui sous-échantillonne le diftusé lorsque 4 positions de la grille de beam stops sont
imagées pour chaque angle de vue tomographique. Par rapport & la reconstruction réalisée
a partir d’une acquisition sans grille antidiffusante, la reconstruction obtenue est légérement
défavorable en terme de rapport signal & bruit.
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Conclusions et perspectives

Afin d’améliorer la quantification des coefficients d’atténuation en tomodensitométrie,
un protocole d’acquistion assurant la reproductibilité des acquisitions a été déterminé. Des
méthodes de prétraitement des données pour corriger les imperfections du capteur ont été
proposées. Elles regroupent des prétraitements basiques (correction des pixels en défaut, du
noir et du gain) ainsi que la correction de I'écart & la lindarité du capteur et du diffusé capteur.
Ces méthodes ont été validées sur un fantéme composé de lucite et d’air et sur un fantéme
anthropomorphique de thorax. Une nouvelle méthode de correction du diffusé objet sur les
différentes projections tomographiques a été décrite. Elle permet d’estimer le diffusé avec des
temps de calcul réalistes, de Pordre de quelques minutes par acquisition tomographique, et
sans augmentation de la dose reque par le patient. Elle a 61é validée sur le fantéme anthropo-
morphique de thorax en comparant les données expérimentales aux données simulées fournies
par le logiciel Sindbad et en comparant les reconstructions & celles obtenues A V'aide d’un
scanner médical. Enfin, une adaptation de la méthode & un systéme avec grille antidiffusante
a 6té proposée et validée sur le fantéme de thorax.

Nous avons donc mis en oeuvre un systéme de tomodensitométrie avec capteur plan,
évalué les effets respectifs des imperfections du capteur et du diffusé objet et proposé des mé-
thodes de correction de ces phénomenes en comparant nos méthodes aux images fournies par
le logiciel de simulation Sindbad ainsi qu’aux images obtenues sur un scanner médical. Ces
méthodes ont été testées sur des fantémes ol le diffusé objet est important. Les méthodes
proposées aboutissent & une amélioration significatives de la quantification des coefficients
d’atténuation.

La méthode correction du diffusé objet a été construite au prix de nombreuses approxi-
mations physiques. Afin de voir les influences respectives des différentes approximations, il
serait intéressant de comparer les images de diffusé estimées par la nouvelle méthode  celles
obtenues 3 I’aide d’un outil de simulation qui modélise le diffusé multiple et le diffusé premier.
Le logiciel de simulation Sindbad, développé au CEA-LETI, permet ainsi de réaliser ces dif-
férentes simulations. Cependant, les interactions des rayonnements X & lintérieur de Pobjet
examiné sont modélisées par un code Monte Carlo pour estimer les images de diffusé, ce qui
correspond & des temps de simulation irréalistes pour le systéme avec grille antidiffusante,
au vu des hautes fréquences spatiales d’une grille. Afin de réaliser des simulations du diffusé
sur le systéme avec grille, une méthode de modélisation analytique des grilles antidiffusantes
a donc été développée et est proposée en annexe 5 (elle correspond & P’article de la Ref [6]
joint en annexe 6). Cette nouvelle méthode, couplée au logiciel Sindbad, permet d’obtenir
des images de rayonnement primaire et de diffusé résiduel réalistes par rapport aux données
expérimentales sans augmenter les temps de simulation de manidre significative lors du ra-
jout d’une grille antidiffusante au systéme. Ce travail ouvre ainsi une nouvelle perspective,
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qui est Putilisation de la modélisation analytique des grilles pour évaluer les performances de
la méthode APT sur chaque projection tomographique, en comparant les images de diffusé
estimées a celles simulées pour chaque angle de vue.

D’autre part, une limitation importante de la méthodologie développée est le calibrage du
diffusé par mesures sur des plaques de lucite de différentes épaisseurs, qui est contraignant
en terme de temps de calibrage du systéme et en terme de manutention. Ainsi, une nouvelle
méthode d’interpolation est proposée dans I'annexe 4 afin de diminuer le nombre de mesures
nécessaires et donc d’épaisseurs de plaques pour une méme précision dans Uévaluation des
images de diffusé de référence.

Enfin, une premidre application de notre méthode de correction du diffusé en Contrdle
Non Destructif a 6té proposée et évaluée sur un fantome de lucite comportant des inserts
métalliques (article de la Ref [2], joint dans I’annexe 9). De futures investigations pourraient
montrer son intérét en terme de temps d’acquisition et de traitement des images sur des
objets plus atténuants et la faire évolner en adaptant par exemple le matériau des plaques de
calibrage & une adaptation spécifique.
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Annexe 1 : Majoration de ’erreur
de reproductibilité

L’objectif du protocole d’acquisition est d’avoir une reproductibilité de 1% sur les acqui-
sitions radiogaphiques et tomographiques. Ceci peut s’écrire :
]¢C(t() + Aty) — ¢elto + Aty + At)
|
do(to + Atp)

On peut réécerire Péquation précédente :

| < 1% (6.9)

|¢ R(Tto + ,A‘l;g) — Oplto+ Aty + A+ N (‘to -+ Aty) — N(tg + Aty + At) i <19
drlto+ Ato) + N (g + Atg) — N (o) =0

Ce qui implique, selon le principe de Pinégalité triangulaire :

(6.10)

Drto + Atp) — dr(te + Aty + At) + Nty + Atg) — N{to+ Atg-ﬂ- At)
(,b[g(tn + Aio) -+ ,N(to -+ Ato) — 1V(tn) (ﬁ]z(tn -+ Aio) -+ IV('&Q + Ato) — N(to)

Or la variation du niveau d’obscurité est trés faible devant le niveau de plein flux, donc :

| < 1% (6.11)

|dr(t0 + Atg) + N(tp + Atg) — N{to)| = |dr(to + Atg)| (6.12)
Soit :

| Pr(to + Atg) — prlto + Aty + At) Prto + Ato) — dr(to + Aty + At)
9r(to + Aty) + Nt + Atp) — Nto) br(to + Aty)
De la méme manitre et en utilisant ’argument que le plein flux corrigé en niveau d’obs-
curité est supérieur an niveau d'obscurité :

| (6.13)

=]

|dr(to + Ato) + N(to + Atp) ~ N(to)| = |Pr(to + Ato)| > [N (tp)] (6.14)

Donc :

N(to + Atp) — N(to + Atg + At) N(to + Atg) — N(to + Aty + At)

6.15
dr(to + Atp) + N(to + Ato) — I’V(to)l <l N{to) | (6.15)
L’inégalité de départ sera finalement vérifiée si on vérifie I'inégalité suivante :
(1 QAlg) — : g At N 5~ to -+ Aty + A
Pr(to + Ato) — Pr(to -+ Ato + At) (to) — N(to + Aty + t)l <19% (6.16)

| bnlio + Aly) I+ N (o)
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Annexe 2 : Facteur de conversion
du capteur des photons en niveau
de gris

Modélisons tout d’abord le bruit sur les mesures de rayonnement incident sur le capteur
aprés conversion et numérisation, notées 7'. L’écart-type du bruit est la somme quadratique
de "écart-type du bruit photonique op et de celui du bruit électronique o :

a?(T) = oh(T) + o %(T) (6.17)

Pour calculer le bruit photonique, faisons 'approximation de la monochromaticité : on
considére que les photons incidents sont tous & 1’énergie moyenne du spectre, notée E,,. T
pent s'écrire comme le produit du nombre de photons n & 1'énergie E,, incidents sur la face
avant du capteur par un coefficient, noté A. A caractérise le nombre de niveaux de gris créés
par un photon incident.

T=Axn (6.18)

n est soumis au bruit photonique, qui est supposé poissonien. En notant o I'écart-type
d’une variable aléatoire et £ son espérance, on a :

op(n) = V(E®)) (6.19)

D’apres Péquation 6.18, on en déduit. :

o5 (T) = A x B(T) (6-20)

On mesure 'écart-type du bruit photonique sur 10 réalisations de T dans différentes
configurations : avec et sans grille anti diffusante, avec et sans objet atténuant (150 mm de
Lucite). La courbe représentant 0% en fonction de 7' est représentée sur la figure 6.9. Le
bruit électronique est mesuré sur des acquisitions de niveau d’obsurité, il correspond au point
T = 0. On calcule o = 5.3, ce qui correspond aux promesses du constructeur (og = 5).
On effectue une régression linéaire sur les mesures en forgant la droite & passer par le point
o(0) = og. On obtient ainsi A, qui est le coefficient directewr de la droite :

A = 0.3029 : il faut environ 3 photons incidents pour incrémenter la mesure
du capteur d’un niveau de gris.
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Annexe 3 : Estimation du diffusé en
radiographie numérique

La méthode d’estimation du diffusé en radiographie numérique & partir du flux incident
de photons, noté @y, et du flux primaire, noté ¢p, utilise la propriété suivante : le flux diffusé
est proportionnel 3 la fonctionnelle suivante :

F=¢pxlin (fg—> (6.21)
\¢p

Lies hypothéses A la base de la propriété précédente sont les suivantes :

— limage de diffusé est proportionnelle & I'image de diffusé premier & petit angle.

— P'objet examiné se comporte comme on objet qui & une composition homogéne le long
des trajectoires des photons primaires. Les coefficients d’atténuation le long de ces tra-
Jjectoires sont égales au coefficient d’atténuation moyen suivant ces mémes trajectoires
pour Pobjet examiné.

Au voisinage d'un angle de diffusion § = 0, la section efficace de diffusion de Klein-Nishina

peut s’écrire au premier ordre en 6 :
do 5

o +o (02) (6.22)

On considére une colonne du matériau irradié et on l'assimile & un matériau homogene de
coefficient d’atténuation u. On note ¢g(M) la contribution au flux mesuré qui diffuse en un
point M de l'objet irradié. av(M) et ap(M) sont les trajets parcourus par les photons diffusé
en M respectivement aprds et avant diffusion. D’apres la loi d’atténuation de Beer-Lambert -

ds(M) = ¢y x e=# WD ¢ 72 g—# (M) (6.23)

Soit :

bs(M) = rd % ¢p (6.24)

Le diffusé généré par la colonne est calculé en intégrant ¢g(M) sur toute la colonne :

ds = /a&p dl = r% X1 X ¢pp (6.25)
l
D’autre part, en inversant ’équation de Beer-Lambert, on obtient :
%o
l=puxin{— 6.26
g (¢P> (6:26)
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Les équations 6.25 et 6.27 permettent donc de démontrer ’hypothese de départ :

s = pX1H X dp X In <%> (6.27)



Annexe 4 : Amélioration des
interpolations

Méthode

Dans le paragraphe 5.2.4, une méthode a été proposée pour associer & la mesure en chaque
pixel du capteur sur les projections tomographiques une épaisseur équivalente de lucite et un
diffusé équivalent. C’est I'étape de calibrage et indexation de la méthode API. Ceci est réalisé
par interpolation linéaire entre des données calibrées A partiv de plaques de lucite, 3 savoir
leurs épaisseurs et les images de rayonnement diffusé associées. L' objectif de I'étude qui suit
est de proposer des formules d’interpolation plus précises que I'interpolation linéaire choisie
par défaut. Nous nous baserons sur des modéles physiques qui relient entre elles les variations
du rayonnement diffusé, du rayonnement total et de I’épaisseur traversée de matériau. Les
coefficients d’interpolation 8 sont calculés comme proposé dans le paragraphe 5.2.4 :

oL(E) — o
#EG) — 6EG+ 1)

2 et 2+ 1 sont les indices des plaques de lucite d’épaisseurs consécutives pour lesquelles
les moyennes sur une ROI des mesures de rayonnement total, ¢2(i) et ¢%(i -+ 1), encadrent
la mesure de rayonnement total ¢ de 'objet examiné sur la méme ROIL.

B=

Calcul de la nappe de diffusé
Modele physique

La méthode de correction du diffusé en radiographie numérique développée au CEA LETI
[44][1] est basée sur 'nypothése que le rapport du diffusé d’un objet anatomique sur celui
d’une plaque de lucite qui a une atténuation proche sur une zone de tissus mous est propor-
tionnel au rapport des fonctionnelles F données par ’équation :

F = G(p,do) * K

—~ La fonction @ s’exprime par la relation :

G0y =9 in (%)
¢
¢ est Pimage de flux total (diffusé + primaire) de lobjet étudié et ¢ est Pimage de

plein flux.
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~ K est la Point Spread Function (PSF) du diffusé.

En s’inspirant de cette idée, faisons ’hypothése que le rapport du diffusé ¢g sur la fonction
G{®,¢p) varie peu sur la zone d’indexation de tissus mous entre deux épaisseurs d’indexation
conséeutives. On note ce rapport R :

_ s
by In {20
P xlIn ( 3 )
Remarquons que l'interpolation linéaire du diffusé est juste sous ’hypothése que le rapport
q PP

du diffusé sur le total varie pen entre deux épaisseurs d’indexation consécutives. On note RL
ce rapport :

R (6.28)

4

¢

En utilisant les mesures de calibrage du diffusé réalisées & différentes épaisseurs de lu-
cite, R et RL sont représentés en fonction de 1'épaisseur dans la figure 6.10. Les résultats
montrent Pamélioration apportée par Uhypothese d’une variation faible de R avec 1'épaisseur,
par rapport & celle d’une variation faible de RL.

RL

0.9 -
0,8 -
0.7

08

0,1

|
P Y I— : -
50 100 150 200 250 300
Epaisseur de lucite (mm)

Fi1G. 6.10 -~ Variations des rapports R et RL des plaques de lucite en fonction de leur
épaisseur.

Formule d’interpolation

En partant de I'expression 6.28, ¢g est évalué par la formule suivante :
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ps=Rx¢pxin (qf:)} (6.29)

R est calculé par interpolation linéaire entre les valeurs de R calculées pour les épaisseurs
de lucite adjacentes :

L) , $L(i+1)
,)r_ﬂ X
Bh() x i (5895 i+ 1) x n (Gl )

R=(1-f)x

Calcul de ’épaisseur équivalente
Modeéle physique

Pour le calcul de I’épaisseur équivalente de lucite L, Papproximation d’un flux incident
monoénergétigue i Pénergie moyenne £, du spectre réel est réalisée. Ainsi, il existe d’aprés
Péquation d’atténuation de Beer-Lambert un coefficient d’atténuation linéaire moyen p tel
que le flux primaire ¢p puisse s’écrive en fonction de L comme :

¢p =g x e & (6.30)

Formule d’interpolation

En partant de I'expression 6.30, L est évalué par la formule suivante :
bl

7 = —%ln((jb — 39 (6.31)

% est calculé par interpolation linéaire entre les valewrs de p calculées pour les épaisseurs
de lucite adjacentes :

=0-8(7)n (gaem) +4 (o) G oemrs)

Résultats sur les plagues de lucite

En prenant les valeurs de diffusé mesurées pour les différentes plaques de calibrage, le dif-
fusé de chaque épaisseur indexée par 4 est évalué & partir des diffusés des épaisseurs indexées
par i-+1 et i — 1 par interpolation linéaire et par la formule d’interpolation de ’équation 6.29.
En se basant sur les épaisseurs des plaques de lucite indexées par i + 1 et i — 1, Pépaisseur de
la plaque a Vindice 7 est évaluée par interpolation linéaire et par la formule d’interpolation de
Péquation 6.31. Les résultats, présentés dans la figure 7?7, montrent 'erreur relative d’estima-
tion du diffusé et de I"épaisseur de lucite par les deux methodeb d’interpolation pour chaque
épaisseur. L’amélioration apportée par les nouvelles formules d’interpolation est sensible :
Perreur relative d’estimation du diffusé est comprise entre 1.3% et 9.9% par interpolation
linéaire et entre 0.09% et 2.6% par la nouvelle formule d’interpolation. L’erreur relative d’es-
timation de D'épaisseur est comprise entre 1.2% et 9.1% par interpolation linéaire et entre
0.13% et 2.3% par la nouvelle formule d’interpolation.
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Epaisseur Erreur relative Erreur relative
de lucite (mm) par interpolation par interpolation basée
linéaire sur les modeéles physiques
Epaisseur L(i) | Diffusé ¢°(i) | Epaisseur L(i) | Diffusé ¢°(i)
100 9.1 9.9 2.3 1.0
125 3.7 2.8 0.97 0.17
150 1.8 6.3 2.0 2.6
175 3.4 2.1 0.13 1.6
200 1.5 4.0 1.4 1.3
225 1.7 1.3 0.85 0.45
250 1.2 2.2 1.2 17
275 1.8 3.5 ] 025 0.09

TAB. 6.3 — Erreurs d’estimation de Uépaisseur o U'indice 1, L{1), et du diffusé o indice
i, °(4), a partir des épaisseurs et des images de diffusé aur indices i-1 et i+1



Annexe 5 : Simulation des grilles
antidiffusantes

6.5.1 Motivations

Des méthodes de détermination des performances des collimateurs basées sur des si-
mulations Monte Carlo avec une description géométrique compléte du collimateur ont été
proposées [50][73]. Ces derniéres sont précises mais les temps de simulation nécessaires pour
modéliser I'interaction des rayons X au sein d’une grille antidiffusante par ce type de méthode
sont tres importants, ce qui est dfi principalement aux hautes fréquences spatiales d’une grille
(environ 12 paires de lignes par mm).

Nous proposons de décrire analytiquement les effets sur les rayonnements primaire et dif-
fusé d’une grille antidiffusante focalisée (cf. paragraphe 4.2.2). Nous allons présenter comment
cette méthode a été développée et intégrée au logiciel Sindbad. Ce dernier modélise toutes les
parties d'un systéme radiographique, incluant la source, I’objet tridimensionnel et le capteur
afin de fournir des radiographies réalistes en sortie [33][67]. En ce qui concerne l'interaction
avec l'objet (décrit par CAO & l’aide du logiciel BRL-CAD [62] ou par un volume voxelisé),
Sindbad utilise trois modes différents.

— Le mode analytique permet de réaliser une image du flux primaire et une image d’at-
ténuation calculées par une boucle sur les pixels et sur les canaux d’énergie. Ceci est
réalisé par une technique de "ray-tracing" depuis la source jusqu’au centre de chaque
pixel du capteur.

— Le mode Monte Carlo [33] permet de simuler le rayonnement diffusé & I'intérieur de
l'objet. Ce dernier couple le logiciel de CAO et de "ray-tracing” BRL-CAD [62] avec
EGS-NOVA [36], un code de simulation de transport de radiation Monte Carlo. Une
fois que les particules sont émises par la source, le code EGS-NOVA gere leurs parcours
et leurs interactions & travers l’objet. La méthode Monte Carlo donne de bons résultats
pour les images de flux de rayonnement diffusé mais est trés limitée par les temps de
simulation [22].

— Le troisiéme mode, ou mode combinaison, permet d’obtenir des radiographies synthé-
tiques qui combinent les images obtenues & partir des deux simulations, ’une réalisée
en mode analytique et ’autre en mode Monte Carlo [34]. Une validation expérimentale
du code a été réalisée dans ’intervalle 40-150 keV, en comparant la simulation aux
données expérimentales acquises sur un systéme d’absorptiométrie en bi-énergie équipé
d’un capteur plan. Les fantomes utilisés pour la validation sont des plaques de lucite de
différentes épaisseurs (13 & 25 cm) et un escalier en PVC comprenant 6 marches dont
Pépaisseur varie de 3,2 mm & 16 mm [22].
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La méthode proposée est basée sur le calcul "off-line" d’une matrice qui décrit Veffet de
la grille. Elle est basée sur un modele physique oli chaque photon incident a une probabilité
d’absorption par la grille. Cette probabilité dépend de nombreux parametres que sont I'énergie
du photon incident, ses deux angles d’impact et les coordonnées d’impact sur le capteur.
Nous allons montrer qu'il est possible de réduire le nombre de parametres a4 deux. Ainsi,
la probabilité d’absorption spécifique & une grille donnée est calculée comme une matrice
bidimensionnelle.

6.5.2 Modélisation géométrique de la grille

Une grille antidiffusante est composée de lames trés absorbantes disposées parallelement
[9]. L’espace séparant les lames est générallement réalisé avec un matériau peu absorbant
et Uensemble est recouvert d’un matériau qui permet de le protéger contre les dommages
mécaniques et d’assurer sa rigidité (figure 6.11). Dans une grille focalisée, les plans des dif-
férentes lames convergent vers une ligne qui se trouve a la distance focale de la grille, notée
f. La réjection du diffusé provenant du patient par la grille est maximale lorsque la distance
source-capteur est proche de la distance focale f, la grille étant générallement posée contre le
capteur (figure 6.12).

e Face

- supérienrs
dela grille
h
| Face
== inférieure
le—s ) de la grille
Mhatériau couvrar Espace pen absogbant D d

entre les lames

FiG. 6.11 — Les différents matérioux d'une grille antidiffusante

Les lames absorbantes ont une épaisseur d, une hauteur h et sont regulierement espacées
d’une distance D sur la face inférieure de la grille. La hauteur h est constante sur toute la
surface de la grille. Le rapport de grille r est défini comme le rapport de h sur D.

Les notations suivantes vont &tre utilisées : les indices 1, h et ¢ représentent les propriétés
des espaces peu absorbants entre les lames, des lames absorbantes et du matériel couvrant
respectivement. L’angle a; entre la direction locale de la lame indexée par i, notée Zy;, et la
direction normale au plan de la grille, notée Z, est représenté sur la figure 6.13. N + 1 est le
nombre de lames de la grille et I'indexe i varie de —IN/2 & N/2. La lame centrale est donc
indexée par 4 = 0 et nous avons pour cette derniere : cp = 0.
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Tiajectoire 'un photon primaire Trajectoire d'un photon diffisé
Cljet
eXaming —~—p
, tiid v
Suiface du } Chille antidiffusante
capieur plan ——» ’

Fi1c. 6.12  Schéma de la grille antidiffusante

La premitre étape de la méthode est de calculer la probabilité pour chaque photon inci-
dent de passer a travers la grille. Un photon incident est décrit par ses coordonnées d’impact
(z,y) sur le plan de la grille et par ses deux angles d'impact 6, et 6,. La trajectoire d’un
photon est représentée sur les figures 6.14 et 6.15. I représente le point d’impact du photon
sur la grille. 8, et 6, sont les angles entre la direction locale de la lame la plus proche de
Iimpact, notée Z;, et la direction du photon projetée sur les plans (I, X, Z;) et (I,Y, Z;) res-
pectivement. Afin de simplifier les équations et réduire le temps de simulation, les lames sont
modélisées par des trapézes de base d. La figure 6.16 représente les coordonnées des lames 0
et i de la grille dans l'axe (Oz2).

En suivant le processus de fabrication des grilles du fabricant Smit Rijntgen® (Nether-
lands), la forme réelle des lames a été déterminée et schématisée sur la figure 6.17. Des
bandes de plomb d’épaisseur constante sont collées entre des bandes de coton a 'aide d'un
thermoplast. Ces bandes sont ensuite découpées en lames de Pépaisseur désirée (égale a la
hanteur des lamelles). 1 approximation au sujet de la géométrie des lames revient A une lé-
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Larne < "'/ ' d

F1c. 6.13 -~ Paramétres géométriques de la grille

gdre différence entre les réelles épaisseurs des lames et celles données par le modele. Cette
approximation sur la géométrie des grilles sera quantifiée dans le prochain paragraphe.

Z]

Projection of incident
direction in (1, X, Z1)

plane 9 )

e ——

2LLINN/ VYY) ) )

Fia. 6.14 - Définition de l’angle 0, d’impact du photon sur la grille {extrait de Ref [6])
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Zl Y
Projection of incident
directionin (I, Y, ZI)
plane ev

//

Fi1c. 6.15  Définition de Uangle 6, d"impact du photon sur la grille {eztrait de Ref [6])

iD+d)(1-h/f) -d/2  W(D+d)(1-h/f) +d/72

v
R a x
S a | >
[ |
/ ! Lame i / { ;
Lame 0 &2 0 4R iD+d) -d72 i(D+d)+d/2

F1Gc. 6.16 — Modélisation de la lame 1

6.5.3 Modélisation de D’effet de la grille

Dans cette étude, le rayonnement diffusé par 1a grille est supposé &tre négligeable devant
le diffusé résiduel :
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Lame O T 47 Lame i A A

Fi1c. 6.17 - Forme réelle de la lame 1

La grille antidiffusante est considérée comme un élément purement absorbant.

Afin de calculer la probabilité pour un photon incident de traverser la grille, nous allons
calculer les épaisseurs qu'il doit traverser & travers les différents matériaux de la grille pour
atteindre le capteur. Nous prendrons en compte 1'épaisseur de matériau absorbant constitutif
des lames, notée Ly, et, pour &tre précis, I'épaisseur du matérian constituant les espaces
entre les lames, notée L;, et U'épaisseur de matériau couvrant, notée L.. Les atténuations
linéaires des différents matériaux i I'énergie E sont notées pp(E), w(E) et p(E). Suivant la
loi d’atténuation de Beer-Lambert, la probabilité pour un photon & Pénergie £ de passer la
grille est donnée par :

P(E) — e“(“h (EYX Lp+m(E)X L+ (E)x Le) (632)

L’approximation suivante est réalisée : les épaisseurs Ly, L) et L. ne dépendent que de la
distance entre le point d’impact sur le capteur et le centre de la lame la plus proche et des
angles 0, et 8,. Suivant cette approximation, les calculs peuvent &tre limités a cenx qui ont
lien au voisinage de 1a lame centrale (i = 0).

Cette approximation est illustrée sur la figure 6.18.

La premiere étape est le calcul de Iépaisseur Lj, de matériau absorbant traversée. Pour

réaliser ce calcul, nous allons suivre la trajectoire d’un photon :

lorsque le photon atteint la face supérieure de la grille, il rencontre soit un espace
séparant deux lames absorbantes consécutives soit une lame. Dans ce dernier cas, il va
traverser cette lame partiellement, dune épaisseur notée Ly. Iy vaut alors :

LX) 1 :
Ly =L} X sl » (6.33)

Avec :
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Trajectoire du photon Trajectoire équivalente

L.
/‘ va
Lame la plus proche de I'impact Lame 0
F1G. 6.18 — Approximation de la trajectoire équivalente : la projection d’une trajectoire
de photon dans le plan (I, X, 7Z;) el la projection de sa trajectoire équivalente sont
représentées.

P s oA €08 () ‘
L =0 DA S O+ o) (6.34)
Ot :
L d h _
Al) = 5 (D + d) (1 - }:> -+ h 4 htan (6,) (6.35)

i est 'indice de la premiere lame traversée :

B - 2+ %
i=F| ———
(D+d)(L -4

E(X) est la partie entidre de X. j représente soit Uindexe de la premiere lame traversée
(cas ont L) =0, 4 == j) soit 'indexe de la lame suivante (cas o Ly > 0,3 =5+ 1) :

o 4
i=E ( o2
(D+ad)1-4%)
oy est Pangle entre la direction de la lame i et la direction perpendiculaire au plan du
capteur (figure 6.13).
- L9 représente la somme des épaisseurs traversées par les lames entieérement traversées
par la trajectoire du photon :
1
cos (6y)

Ly = L% « (6.36)
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Avec :

Xz _ N\, cos (o) o7
= kz_:—o sin (0 + o) (6.37)

— L3 est Vépaisseur traversée au niveau de la derniere lame partiellement traversée :

. = i
L — L(I)X)A‘) . 38)
43 3 X cos (8,) (6.38)
Avee :
2 7 d ’
LS80 < |2 () <;r + —_(é-sin (. )) (6.39)

oit 114 (2) est une porte de largeur o : 1 i% (z) = 1 si x est dans Uintervalle {A%; ‘Q—i] et
2

vaut 0 sinon.

La figure 6.19 illustre les différentes configurations pour le calcul de Iy, Ly et Lg.

}&0

Lastsirlp 4 Last strip 4

F1G. 6.19 - Représentation de Ly, Ly et Ly pour différentes configurations : Ly peut
étre non nul (en haut & gouche) ou nul (en haut & droite). Ly peut étre non nul (en bas
& gauche) ou nul (en bas & droite). (extrait de [6])

L’épaisseur de matériau absorbant & traverser pour atteindre le capteur peut étre écrite :
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Ly=Li+La+ Ly (6.40)
La connaissance de L, permet de déterminer L; :

1

L = L2 « 6.41
! i cos (6y) ( )
Avec :
X2 h 1L,X,%)
L(I)X)ZI) — - L( 34X, 4] . 2
! cos (0;) (6.42)
Enfin épaisseur traversée de matériau couvrant est donnée par Vexpression :
" 1
Lo = L2 5.4
e cos () (6.43)
Avec :
LX) _he (6.44)
= cos (0;)

Comme vu précédemment, la probabilité pour un photon de passer la grille peut s’écrire :

W 11X, 2 4 1,X,Z y LX)
R R L R

P(z,0,,6,,E) =
Cette équation peut &tre réerite -

P(, 05,8y, E) = e—(u{E)xl,(lux,,z;)(m)pm)))(@z%?yj (5.46)

Afin d’implémenter la matrice de probabilité de passage & travers la grille, la probabilité
P moyennée sur une période de la grille est associée & chaque photon. Cette probabilité peut
g’écrire :

1 ) Détd
H(@w,@y, E) = m L:«-D; B P(itf,@m,gw E)dﬂ? (6_47)
Soit :
Drd .
| 1 T (MBI @))% s
1(6.,.4,, B) = —u cos(fy) 48
(62,04, B) = 55— [t W) do (6.48)

En supposant que 8, est faible et que p(E) x LUXZ) (2 6,) a de faibles variations sur
une période de grille, la probabilité est calculée A Paide de Papproximation suivante :

1
D-+d ol
/ ! T Ex R m ) g ) ,
11(0y, 8y, E) =~ Drd </a:=—D;2 L€ dz | (6.49)
L’intérét de cette approximation est qu’elle permet de calculer une matrice de probabilité
indépendante de 8. Ceci rend possible la réduction du nombre de dimensions de la matrice de
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probabilités de trois & deux, ce qui réduit considérablement le temps de calcul et la mémoire
nécessaire. Finallement :

1
(8, 8y, E) ~ (11(6,,6, = 0, B))ee(on) (6.50)

6.5.4 Intégration dans le logiciel Sindbad

Apres avoir calculé la matrice I1{(0;, 6, = 0, E), cette dernieve est injectée comme para-
metre d’entrée dans le logiciel de simulation Sindbad [33][67]. Comme mentionné précédem-
ment, trois modes d'utilisation de Sindbad sont possibles : ces derniers correspondent a deux
approches d’implémentation de la matrice :

— La premitre approche concerne le calcul du rayonnement primaire. Pour chaque rayon
(caractérisé par un pixel du capteur et une énergie), Sindbad utilise la matrice de
probabilité, et 8, pour calculer TI(6,,0,, E). Le coefficient d’atténuation du rayon est
incrémenté par [1{6;,6,, F).

— La seconde approche [33] concerne le calcul du rayonnement diffusé. Lorsqu’une parti-
cule arrive au niveau du systéme grille-capteur, Sindbad détermine 11(65,8,, E) & I'aide
la matrice de probabilité précalculée et de 8, et fait subir une épreuve aléatoire a la
particule en fonction de cette probabilité pour incrémenter I'énergie reque par le pixel
de 0 ou de I'énergie du photon snivant le résultat de 'épreuve.

6.5.5 Validation expérimentale

Les résultats qui suivent ont été obtenus sur une station de travail SUN (SUN Blade
100, 502MHz). Pour valider les modeles par la simulation nous avons choisi les caractéris-
tiques d'une grille fabriquée par Smit Rotgen. Cete grille a une épaisseur de 3.5 mm et
une dimensions de 400 mm par 400 mm dans le plan du capteur. Le matériau couvrant est
I'EpoxyGraphite, le matériau absorbant est le plomb. Les caractéristiques géométriques de la
grille sont : h = 3,0 mm, d = 0,028 mm et D = 0,254 mm. Afin de valider 'approximation
au sujet de la géométrie de la grille, notre modele a été utilisé pour déterminer I’épaisseur
moyenne traversée dans les lames absorbantes sur une période de grille dans la configuration
ol 8, = 0. Cette épaisseur a été comparée a celle donnée par Sindbad dans le cas ol la
grille est représentée par un modele CAO qui respecte la forme réelle des lames, représentée
sur la figure 6.16. En ne prenant pas en compte le matérian, les fonctions de ray-tracing
ont été utilisées pour obtenir directement les épaisseurs de matériau absorbant traversées.
Ainsi, Sindbad fournit directement une bonne estimation de ’épaisseur traversée en fonction
de 'angle d'impact 6, du photon, dans la configuration ot 8, = 0. Les résultats de cette
validation sont représentés sur la figure 6.20.

La matrice de probabilité est illustrée sur la figure 6.21. La décroissance de la probabi-
lité de passage de la grille & 88 keV correspond a ’énergie de la raie d’absorption K du plomb.

D’aprés le standard IEC au sujet des mesures et déterminations des caractéristiques phy-
siques des grilles [9], deux configurations sont définies : une pour la mesure de la transmisssion
du rayonnement primaire, correspondant & un montage dit en faisceau étroit, et une autre
pour le rayonnement diffusé, correspondant & un montage dit en faisceau large. Leurs caracté-
ristiques sont présentées sur les figures 6.22 et 6.23. Les parametres utilisés pour la simulation
sont donnés par la table 6.4. Les valeurs de transmission du rayonnement primaire et du dif-
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F1G. 6.20 - Validation du modéle d’épaisseur de matériau atténuant traversée en fonc-

tion de langle 0, (extrait de [6])

fusé mesurés par le constructeur sont de 74,3% et 8% respectivement. Celles calculées avec
la méthode analytique sont en bon accord avec celles du constructeur, avec 75,7% pour le

rayonnement primaire et 8,0% pour le diffusé.

Nombre de pixels du capteur 512 x 512
Taille d’un pixel 0.4 x 0.4 mm?
Matériau du filtre Aluminium
i Epaisseur du filtre 0.2 mm
Nombre de particules pour la simulation 1.00E+08 |

TAB. 6.4 — Parameétres des simulations

Un calcul des temps de simulation (temps CPU) a été réalisé dans la configuration du
montage dit en faisceau large, avec deux utilisations de Sindbad, 3 savoir en utilisant la
modélisation CAO de la grille d’une part et sa description analytique d’autre part. Avec la
description analytique, en mode combinaison (Monte Carlo + ray-tracing analytique), les
durées des simulations sont de 2 h 46 mn 19 s avec la grille et 2 h 50 mn 53s sans. Les durées
ont été calculées avec la méthode de représentation CAO de la grille avec et sans la grille avec
une taille de pixels de 0,01 mm. Elles sont de 15mn10s sans la grille contre 16h57mn25s avec
la grille. Le facteur d’augmentation du temps de simulation da au rajout de la grille a été
trouvé égal & 1,03 avec la méthode analytique. Ceci est trés faible devant celui calculé avec
la méthode de représentation CAO de la grille, trouvé égal & 6609. Les résultats sont réunis

dans la table 6.5.
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Fic. 6.21  Matrice de probabilité pour un photon de passer & travers la grille. Cette
probabilité est une fonctionde sont énergie et de 0, (extrait de [6])

Méthode de description de la grille CAO Analytique
Temps CPU sans grille 2h46h’19" 15710"
Temps CPU avec grille 2h50h'53" | 16h57'25"

Facteur d’augmentaion du temps 1.03 6609

TaB. 6.5 Temps des stmulations

6.5.6 Discussion et Conclusion

Afin de valider notre simulation an vu des caractéristiques du constructeur, deux confi-
gurations ont été utilisées. Les résultats obtenus sont en bon accord avec les caractéristiques
du constructeur, la différence entre les transmissions de diffusé étant inférieure a la précision
de la mesure (1%). La différence de 1,7% entre les transmissions du primaire peut &tre due
au spectre de la source et & Pimprécision dans la connaissance des matériaux de la grille
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FiG. 6.22  Configuration utilisée pour la mesure de la transmission du rayonnement
primaire (montage en faisceau étroit) (extrait de [9])

(par exemple la composition exacte du matériau constitutif des espaces entre les lames ab-
sorbantes).

L’approximation principale de la méthode, exprimée par I’équation 6.49, est de considérer
8y indépendamment du calcul de la probabilité pour un photon de passer a travers la grille.
Dans les deux configurations, la mesure de flux a été réalisée autour du centre du capteur
(6y = 0). Ainsi, Papproximation au sujet de 6, n’a pas été réellement évaluée. Cette ap-
proximation pourrait induire des différences entre les vrais valeurs de transmission lorsque 6,
augmente (par exemple sur les bords du capteur) et pour les grandes variations de P’épaisseur
de lames traversée sur une période de la grille comparée a celles données par notre méthode
analytique. Ainsi, cette approximation est aceptable pour de grandes valeurs de 8, pour es-
timer le diffusé résiduel derridre une grille (faible variation de I’épaisseur sur une période de
la grille) et devient plus criticable pour le rayonnement primaire. Avec les caractéristiques de
la grille décrites dans cette étude et pour la configuration du montage en faisceau large, la
différence maximale sur la probabilité de passer a travers la grille due & cette approximation
est de 2%. Une évolution de la méthode serait de créer une matrice de probabilité & trois
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Fia. 6.23 — Configuration utilisée pour lo mesure de la transmission du rayonnement
diffusé (montage en faisceau large) (extrait de [9])

dimensions, ol la troisitme dimension prendrait en compte #, mais cela impliquerait une
augmentation significative du temps de calcul.

Les résultats en ce qui concerne les temps de simulation montrent des performances bien
supérieures de la description analytique de la grille par rapport & une description CAO. Avec
la description analytique, l'effet de la grille devient négligeable en terme de temps de simu-
lation alors qu’il représente un inconvénient non négligeable pour la méthode CAO avec des
temps de simulation qui deviennent trés importants (6609 > 1). Remarquons que le logiciel
de simulation Sindbad a été utilisé en mode combinaison (Monte Carlo + analytique) pour
calculer le factenr d’augmentation et les résultats sont favorables pour les deux modes. Dans
le mode Monte Carlo, les temps de calcul importants de la méthode CAO sont dus & la com-
plexité de la grille et au nombre important d’interfaces dans nn objet avec de telles hautes
fréquences. Dans le mode analytique, la technique de ray-tracing permet d’évaluer 'atténua-
tion d’un objet entre la source et le centre de chaque pixel. Afin d’obtenir des simulations
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réalistes de la grille, il est nécessaire de choisir une taille de pixels trés faible devant la période
de la grille (0,272 pm dans notre cas). Ceci induit une augmentation importante du nombre
de tracés de rayons et donc du temps CPU.

Remarquons que le fait de moyenner la probabilité d’absorption du photon sur une pé-
riode de la grille représente physiquement 1’action d’une grille vibrante [37]. De telles grilles
permettent d’éviter ’apparition de la grille sur 'image, ce qui pourrait masquer des détails
fins.

La méthode proposée permet de simuler I’action des grilles antidiffusantes sans avoir un
temps de simulation augmenté significativement, les temps de simulation étant quasiement
les mémes avec et sans grille. Le facteur d’augmentation du temps de simulation dii au rajout
d’une grille antidiffusante est réduit de trois & quatre ordres de grandeur avec ’approche
analytique par rapport & une approche CAO. Un tel développement permet de caractériser

les grilles avec des temps de simulation réalistes.
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Annexe 6 : Modélisation des grilles
antidiffusantes (Ref [6])
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Coupling an analytical description of anti-scatter grids with simulation
software of radiographic systems using Monte Carlo code
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* CEA/LET/DTBS/SDT/LDET, CEA Grenoble, 17 rue des Martyrs, 38054 GRENOBLE Cedex 09
FRANCE;
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ABSTRACT

The use of focused anti-scatter grids on digital radiographic systems with two-dimensional detectors produces
acquisitions with a decreased scatter to primary ratio and thus improved contrast and resolution. Simulation software is
of great interest in optimizing grid configuration according to a specific application. Classical simulators are based on
complete detailed geomeiric descriptions of the grid. They are accurate but very time consuming since they use Monte
Carlo code to simulate scatter within the high-frequency geometric description of the grid. We propose a new practical
method which couples an analytical simulation of the grid interaction with a radiographic system simulation program.
First, a two dimensional matrix of probability depending on the grid is created offline, in which the first dimension
represents the angle of impact with respect to the normal to the grid lines and the other the energy of the photon. This
matrix of probability is then used by the Monte Carlo simulation software in order to provide the final x-rays scatter flux
image. To evaluate the gain of CPU time, we define the increasing factor as the increase of CPU time of the simulation
with as or without the grid. Increasing factors were calculated with the new model and with classical methods
representing the grid with a Computed-Aided Designed (CAD) model. With this new method, increasing factors are
shortened by three to four orders of magnitude.

1. INTRODUCTION
Using focused anti-scatter grids on digital radiographic systems with two-dimensional detectors produces acquisitions
with a decreased scatter to primary ratio and thus improved contrast and resolution. Simulation software is of great

collimator performance atre based on Monte Carlo simulations with complete detailed geometric descriptions of the
collimator [1][2]. They are accurate but very time consuming since they use Monte Carlo code to simulate interaction of
the X-ray beam within the high-frequency geometric description of the grid. We propose a new practical method to
couple an analytical model of classical focused anti-scatter grids with a radiographic system simulation software based
on Monte Carlo simulation of the interaction of an X-ray beam within the object.

As a Monte Carlo simulation inside the grid is very time consuming, we propose to perform Monte Carlo simulation
of interaction only within the object and then to switch to an analytical model of the interaction within the grid. In this
paper, we present how this general method has been developed and integrated in the framework of Sindbad, an X-ray
radiographic simulator developed at CEA-LETIL. More precisely, Sindbad models all the parts of a radiographic system,
including the source, the 3D object and the detector to provide realistic radiographs [3][4] as output data. Concerning the
interaction with the sample (CAD model or 3D data volume), Sindbad can use three different modes. In analytical mode,
the 3D analytical simulation computes an image of the uncollided flux simulation that relies on the computation of the
attenuation of the incident flux binned in narrow energy channels, by the examined sample. This is performed by tracing
rays from the source point to every pixel of the detector through the sample. This one can be described either as a CAD
model built with BRL-CAD [5] or as a 3D data volume segmented into materials. The computing analytical model
shows very efficient results concerning the uncollided photon flux. A Monte Carlo simulation module [3] has also been
integrated in Sindbad in order to compute the radiation scattered in the examined object. Tt relies on a coupling of the
BRL-CAD CAD and ray-tracing package 5] with EGS-NOVA [6], a Monte Carlo radiation transport simulation code.
Once incident particles are emitted from the source, the EGS Nova shower simulation manages their tracking and
interaction in the object. The Monte Carlo method gives good quality results for scattered photon flux images but its use
is largely limited by the execution time drawback [7]. The third simulation mode is the combination one. Its purpose is to

? jean rinkel@cea. fr; phone 1 (33) 438783910; fax : (33) 438785164



provide a total synthetic radiograph by combining images obtained from two simulations, one performed with the
analytical model for the uncollided photon flux and the other one with the Monte Carlo model for the scattered radiation
[8]. An experimental validation of the code has been performed within the 40-150 keV range, comparing simulation and
experimental data acquired on a setup designed for 2D Dual Energy X-Ray absorptiometry, and equipped with a 2D
digital flat panel. Phantoms used for validation were lucite plates or steps of various thickness (13 to 25 c¢m) and a
polyvinylchloride stair with six steps whose thickness range from 3,2 mm to 16 mm [7].

The method which has been integrated in Sindbad relies on the computing of an array which takes into account the
effect of the grid. Grid effect can be described with only two parameters. The method is based on a physical model
which computes for each incident photon a probability of absorption in the grid. This probability depends on numerouns
parameters which are the energy of the incident photon, its two angles of impact on the detector and its coordinates of
impact on the detector. As the grid is assumed to be focused, it is possible to reduce the parameters number to two. Thus,
the probability for a photon to be absorbed in the grid is computed offline as a two-dimensional array.

2. METHOD

A classical linear anti scatter grid is composed of high absorbing strips and low absorbing gaps which are parallel in their
longitudinal direction [9]. The interspace between the strips is usually filled with low absorbing material and the active
material is surrounded by a frame and covered by material to protect against mechanical damage, and to ensure the
necessary rigidity of the device (fig.2). In a focused grid, the planes of these absorbing strips converge to a line, at the
focusing distance. Focusing distance f is the distance between the line into which the planes of the absorbing strips
converge and the incident face of the grid. This line is parallel to the incident face of the linear grid. In order to maximise
the rejection of scattered radiation from the body, the source to grid distance is taken to be equal to the focusing distance
f. The grid is generally set close to the detector (fig. 1).

Source Trajectory of scattered photon
Trajectory of direct photon N

Fontpaelof o [PF T UANAN Y D st i

Figure 1: Scheme of the anti scatter grid

High absorbing material strips are of thickness d and height b and arranged at regular distance D from each other.
The height h of the strips is constant over the effective area of the anti scatter grid. Grid ratio r is the ratio between the

height of the absorbing strips over the distance between the absorbing strips in the center of the grid: r =% .
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Figure 2; Materials of focused grid

The following notations will be used: indexes 1, h and ¢ represent properties of low absorbing gaps, high absorbing
strips and covering material respectively. The angle between the direction Z, ; of the local direction of the high absorbing
strip i and the direction Z normal to the plane of the grid is represented by o in figure 3. N+1 is the number of strips in
the grid. Index i varies from —N/2 to N/2. The central strip is indexed by i = 0 and we have for this strip: 0p= 0.
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Figure 3 : Geometric notations of description of the grid

The first step of the method is to calculate the probability for each incident photon to pass through the grid. An
incident photon is described by the coordinates of impact (x, y) on the supporting plane of the grid (fig. 2) and by its two
angles of impact 6, and 6,. The trajectory of a photon is represented in the figs. 4 and 5 with [ representing the impact of
the photon on the supporting plane of the grid. These angles 8, and 8, between the local direction of the strips Z; and the
direction of the photon projected onto the {1, X, Z;) plane and onto the (1, Y, Z)) plane respectively are represented in fig.
4 and 5.

In order to simplify equations and to reduce time of simulation, modelised absorbing strips are of trapezoidal shape
with a base d. The fig. 6 represents a modeling of the grid in the (Oxz) plane with the position of the lame i compared to
the position of the lame 0. This modeling can be compared to the true shape of the strips, schematically illustrated in fig.
7, according to the fabrication process. In the particular case of manufacturing process of Smit Réntgen (Netherlands),
high absorbing strips are made of lead and low absorbing gaps are made of cotton paper. Bands of lead of a certain
thickness are glued onto bands of fiber (cotton paper). Then these bands are cut into strips of the desired width (equal to
the height of the lamellae). Finally these strips are glued together using a thermoplast. The approximation about the
geometry of the strips consists in a little difference between the true width of the strips and the width given by the model.
This geometrical approximation will be quantified in next scction.
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Figure 4: Diagram of definition of parameter 8, of impact of a photon on the grid.
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Figure 5: Diagram of definition of parameter 8, of impact of a photon on the grid.

In order to calculate the probability to pass through the grid it is necessary to know the width 1, of crossed high
absorbing strips for cach incident photon. Then, knowing 1, one can easily compute the crossed low absorbing gaps
width 1,. The crossed covering material width 1, will finally be calculated. We note uy(E), n(E) and p(E) the linear
attenuations of each material at energy E. If we assume that the grid does not produce additional scatter, the probability
is given by, according to the Beer Lambert law:

P(E) = e~ B+ (EY i (E)],) (1)
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Figure 6: Modelisation of the strip i.

Figure 7: True shape of the strip 1.

The widths /,, /, and I vary with 8, as

, but the dependence with #, is much more complex. Therefore,
cos(8,)

in a first time the projection of these widths onto the {1, X, Z)) plane will be calculated. The following approximation is
then used: this width of crossed strips depends only on the distance between the impact on detector and the centre of
nearest strip and on the relative angle between the trajectory of the photon and the local direction of the nearest strip.
This approximation is iltustrated by the fig. 8. According to this approximation, one can limit further calculations to the
ones which occur close to the central strip.
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Figure 8: approximation of the relative angle

The width of high absorbing material in its rectilinear trajectory until the detector can be written:
L=+, +1 (2)
1; represents the crossed width of the first strip which is partially crossed by the trajectory. 1 is the crossed width of the
last strip which is partially crossed by the trajectory. |, represents the sum of crossed widths of the strips which are

entirely crossed by the trajectory of the photon. Figure 9 illustrates different configurations for the calculation of 1, 1, and
I5,

| ye p——

Figure9-a : Trajectory with 4, # 0 Figure 9-b = Trajectory with [, =0

4 C h2o 3,0
./"'
X 4 7 i '
Lawt strip 7
Figure-c : Trajectory with J; =0 Figure 9-d: Tusjectory with §; =0

Figure 9: Representation of Ly, 1, and I3
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We define i = floor ; and j= floor| 2 P
, (R 4
(D+d)(=) (D+d)(1--2)
S S
floor(X) is the integral part of X. i represents the index of the first crossed strip. j represents either the index of the first
crossed strip (case |; = 0, i = j) or index of the next strip (case I, >0, 1= j+1).
o =a tan(———a(D i d)) )
S
&, is the angle between the local direction of the i strip and the direction perpendicular to the axe of the detector (figR3).

The values of /,, 7, and /, are given by:

A~ COS(2)
I =({— DAl))————— e\
= =Da0 5 s @
‘Where:
N d . h ‘
A(1)=E—z(,D+d)(1—7)+x+htan(¢9x) )
; L, Ccos(&
& sin(6, +a,)
4 d. .
Iy =1a (0(x+2)sin8,) %)
2
where 1[ 4 (x) is the rectangular window function of width d: ill a(x)=11f xe [—%;-g—] and l] 2 {x) =0 else.
2 2 - 2
The crossed low absorbing strips width /, and the crossed covering material width /. are then calculated:
h
L= —~1 (8)
" eos(e) ®
h,
&)

© cos(6)
As seen previously, the probability for the photon to pass through the grid can be written:

i : : " ]
(A E M 3B A EM g A By ————

[-’(’x,@_‘ aﬁ,, ‘ E) — cos{i) ('10)

Such a probability averaged on a period of the grid is associated to cach photon. {f &, = 0, this probability is given by:

i Did

e

2
06,6, =0.6)=——  [P(x,6,.6, =0, E)ix an

D+d Dad
=
2

This two-dimensional function will then be computed to create the two-dimensional matrix of probability. In general
case, the probability T1(6,, 8, , E) is computed with the following approximation:
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This approximation is available for low values of 8, and for low variations of 1 (x, 6, , E) on a period of the grid. The
great interest of this approximation is to not take into account 8, in the computation of the matrix of probability. It makes
possible to reduce the number of dimensions of this matrix from three to two and to considerably reduce computation
times and necessary memory. Finally :

116,,6,,E) = (11(6,.8, = 0,E) ey (13)

Then, once this two-dimensional matrix of probability I1(8,, 6,=0, E) is calculated, it can be then injected as an input
parameter within any radiographic system simulation tool. In our lab, we use Sindbad, an in-house simulation software
dedicated to radiographic systems [3][4], mentioned in the introduction. Concerning the interaction with the sample
(CAD model or 3D data volume), Sindbad can be used in three different modes. As seen previously, these modes are
based on two approaches in which the matrix of probability has been implemented. The first approach adopted, used to
compute an image of the uncollided flux, is the analytical one. For each X-ray beam, Sindbad uses the precomputed
matrix of probability and 8, to calculate [1(8, 8, =0, E). The attenuation coefficient of this ray is then incremented by
11(8,, 6y, E). The second approach [3], based on a coupling of BRL-CAD [5] with EGS NOVA [6], a program dedicated
to Monte Carlo radiation transport simulation is used to compute an image of the scattered radiation. Once a particle
arrives in front of the «grid - detector» system, Sindbad refers to the precomputed matrix of probability and @, to
calculate T1(8; 8y, E) and to test if this particle passes through the grid. This new method has been tested by comparing it
with the method where the grid is represented as a part of the object with its CAD model.

3. RESULTS

Further results were obtained using SUN workstation (SUN Blade 100, S02MHz). As a validation example, we used an
experimental focussed grid produced by Smit Rétgen and designed for X-ray radiography with flat panel detector. This
grid has a thickness of 3.5 mm and a dimension of 400 mm by 400 mm in the plane of the detector. The covering
material is EpoxyGraphite, the high absorbing material is lead. The geometric characteristics of that grid are h=3,0 mm,
d=0,028 mm and D=0,254 mm.

In order to validate the approximation about the geometry of the grid, the averaged width of crossed lead strips over a
period provided by our model has been compared to its value provided by Sindbad. A CAD representation of the grid
which respects the true shape of the strips represented in fig.6. has been used. By switching off the material attenuation
consideration, only ray tracing routines have been used to directly get the width of crossed lead strips. Thus, Sindbad
directly provided a good estimation of the widths of crossed lead strips expressed according to the angle of impact 8, of
the photon in the configuration 8,= 0. The results of this validation are given by the fig. 10.
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Figure 10; Validation of the model of crossed high absorbing material widths

The matrix of probability obtained by the new method is represented in fig. 11. The decrease of the probability at 88
keV corresponds to the energy of K transition of lead.
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Figure 1 1: Matrix of probability for a photon to pass through the grid as a function of its energy and 8,
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Figure 13: Arrangements used for the measurement of transmission of the scattered radiation with broad beam arrangement (figure of
the IEC standard [9]).



According to 1EC standard about the measurement and determination of physical characteristics of a grid, two
configurations of bench are defined: one for the measurement of transmission of primary radiation, called narrow beam
arrangement, and an other for the scattered radiation, called broad beam arrangement. Their characteristics are shown in
figs. 12 and 13. Parameters used for simulation are given in table 1.

The values of transmission of primary radiation and of scattered radiation measured by the constructor are 74,3% and 8%
respectively. Those calculated with our method are in good agreement, with 75,7% for the primary radiation and 8,0%
for the scattered radiation.

Table 1: parameters used for simulations

Number of pixels of detector 512*512
Width of a pixel 0,4 mm
Height of a pixel 0,4 mm
Material of filter Aluminium
Thickness of filter 0,2 mm
Number of particles in simulations with the new method 1,00E+08
Photon transcutoff within the object 10 keV
Electron transcutoff within the object 100 keV

The assessment of the simulation durations (CPU time) have been performed for broad beamn arrangement, with the
classical method and with the new one:

o  With our method, in analytical and Monte Carlo combination mode, durations of simulation were of 2h46°19"
without the grid and 2h50°53”" with the grid.

o  Simulation durations have been then assessed with classical method with and without the grid and with pixels of size
0,01 mm: They were of 15’10°* without the grid versus 16h57°25" with the grid.

The simulation duration with an anti scatter grid compared to duration without grid, increases by a factor called the
increasing factor. Increasing factors were calculated with the new model and with methods using Monte Carlo code to
simulate interaction within the anti scatter grid. Increasing factor has been calculated in calculation of total radiation with
the broad beam arrangement. Increasing factor with classical modeling of the grid has been computed in simulation of
total radiation with the arrangement with broad beam. Increasing factor with the new method is 1,03. It is very small
compared to increasing factor calculated with classical method, equal to 6609. Results are summarized in table 2.

Table 2: Results about durations of simulations

Arrangement Method CPU time without the grid | CPU time with the grid | Increasing factor
Broad beam New 2h46'19" 2h50'53" 1,03
Broad beam Classical 15'10" 16h57'25" 6609

4. DISCUSSION AND CONCLUSION

In order to validate our simulation in regards of the characteristics of the constructor, two arrangements were used.
Results of attenuation were obtained with a very good agreement with the characteristics of the constructor. The
difference between transmissions of scattered radiation is inferior to the precision of the measure (1%). The difference of
1,7% between transmissions of direct radiation can be due to the x-ray source spectrum definition and to the basic
knowledge of material of the grid.

The main approximation of the method, expressed in cquation (12), is to consider 8, independently from the
calculation of the probability for a photon to pass through the grid. In both arrangements the measure of flux was made
near the center of detector (8, = 0). Consequently, the approximation about B, was not well evalunated. This
approximation may induce differences between the true values of transmission when 8, increases (for example on the
edges of the detector) and for high variations of the width of crossed lead strips on a period of the grid compared to those
given by our method. Thus this approximation is remaining acceptable for high values of 8, for estimation of scattering
radiation (low averaged variation of the crossed strip) and becomes more critical for uncollided flux. With the
characteristics of the grid described above and for the broad beam arrangement, the biggest difference of probability to
pass trough the grid due to this approximation is 2%. An evolution of this method could be to create a three dimensional



matrix of probability, the third dimension would then take into account 8, but this evolution would significantly increase
computation time and required memory.

The results of increasing factors are of great interest for computation time with the new method. For our method, the
effect of the grid becomes negligible in regards to simulation times whereas it represents a serious problem in classical
method with hardly tractable computation times (6609>>1). Furthermore, the simulation software Sindbad has been
used in combination mode (Monte Carlo + analytical mode) in order to compute increasing factor: in both modes it is
efficient. In Monte Carlo mode the unrealistic computation time of classical method is due to the complexity of the grid
and the number of interfaces in such high frequencies object. In analytical mode, the ray tracing technique evaluates the
attenuation coefficient along a line between the source and the center of each pixel. In order to obtain a realistic
simulation of the grid it is necessary to choose a pixel size very small compared to the grid period (of 0,272 pm in our
case). It induces a significant increase of rays number and CPU time as well.

It can be noticed that averaging the probability of absorption of a photon on a period of the grid physically represents

the action of a moving grid [10]. Such grids are moved to blur out any shadows caused by the grid lines which might
otherwise mask fine details. In the same way, independently from the size of the pixels on the detector, the results of a
simulation by modeling the grid with the new method will not represent the projection of the grid on the detector.
This method permits simulation with anti scatter grids without a significant increase in the duration of the simulation.
Times of simulation are quite the same with or without the grid. Increasing factor for the arrangement with large beam is
shortened by three to four orders of magnitude with the new method. Such development is of great importance in
simulating the effect of anti-scatter grids.
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ABSTRACT

In order to obtain accurate quantitative results, flat panel detectors require specific calibration and correction of acquisitions.
Main artefacts are due to bad pixels, variations of photodiodes characteristics and inhomogeneity of X-rays sensitivity of
the scintillator layer. Other limitations for quantification are the non-linearity of the detector due to charge trapping in the
transistors and the scattering generated inside the detector, called detector scattering. Based on physical models of artefacts
generation, this paper presents an unified framework for the calibration and correction of these artefacts. The following
specific algorithms have been developed to correct them. A new method for correction of deviation to linearity is based on
the comparison between experimental and simulated data. A method of detector scattering correction is performed in two
steps: off-line characterization of detector scattering by considering its spatial distribution through a convolution model
and on-line correction based on a deconvolution approach. Radiographic results on an anthropomorphic thorax phantom
imaged with a flat panel detector, that convert X-rays into visible light using scintillator coupled to an amorphous silicon
transistor frame for photons to electrons conversion, demonstrate that experimental X-rays attenuation images are signif-
icantly improved gualitatively and quantitatively by applying non-linearity correction and detector scattering correction.
Results obtained on tomographic reconstructions from pre-processed acquisitions of the phantom are in very good agree-
ment with expected attenuation coefficients values obtained with a multi-slice CT scanner. Thus, this paper demonstrates
the efficiency of the proposed pre-processings to perform accurate quantification on radiographies and tomographies.

Keywords: Flat Panel Detector - X-rays - Pre-processing - Linearity - Detector Scattering

1 INTRODUCTION

This article proposes and evaluates new methods of pre-processing data acguired on 2D flat panel detector in order to obtain
accurate attenuation values. Then, it is possible to determine linear aitenuation coefficients by tomography, independently
from detector features. Evaluation is performed on a device that converts X-rays into visible light using scintillator coupled
to an amorphous silicon transistor frame for photons to electrons conversion. A major source of artefacts is due to the
X-rays radiation scattered within the patient. In this study, in order to separate this problem from those due to the detector,
images are corrected from this phenomenon by a classical method using small lead discs to measure scatter and to subtract
it to acquisitions {1].

The proposed approach combine basic methods to correct defectives pixels and nan-uniformities of detector and orig-
inal methods to correct detector non-linearity and the radiation scattered within the detector. An original model of scatter
has been developped, considering the detector scattering intensity distribution in the detector plane as an additive signal.
An original method is proposed to calibrate detector non-linearity and detector scattering. Non-linearity calibration is
affected by detector scattering and vice versa, detector scattering calibration is suffering from acquisitions corrupted by
non-linearity. Thus, an iterative algorithm is proposed to overcome this lack of information by calibrating both non-linearity
and detector scattering simultaneously.



This paper is organized as follows: section 2 analyses the physical sources of artefacts and section 3 describes the meth-
ods used to correct the artefacts. Section 4 presents an overview of experimental results. Radiographic and tomographic
results obtained on an anthropomorphic thorax phantom show effects of the proposed pre-processings. Tomographic re-
constructions are compared to that obtained with a multi slice helical scanner.

2 ANALYSIS OF ARTEFACTS SOURCES

The following physical sources of differences between experimental acquisitions and those expected from a flat panel
detector are considered:

L. Presence of defective pixels. A pixel is considered as defective when it fulfils at least one of the following con-
ditions: “statically" defective (no significant difference of response between black and full field acquisitions) or
"dynamically” defective (the pixel has a non-linear curve of response to increasing mAs).

2, Non vniformities of the detector, due to spatially varying physical properties of the photodiodes and to variations in
the X-rays sensitivity of the scintillator layer.

3. Amorphous silicon in the transistors exhibits charge trapping dependent on the flux Ievel and thus the measure given
by a pixel is not a linear function of the energy received by this pixel.

4. A source of scattering generated inside the detector and called "detector scattering”. This scatter includes the radi-
ation scattered within the filters in front of the scintillator, the backscattered radiation and the visible light scattered
within the scintillator.

3 METHODS
3.1 Global correction scheme

Methods of correction of the phenomena mentioned above are developed and applied in the order following the scheme of
the figure 1.
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Figure 1: Schematic description of the correction steps applied to the raw images

1. The first step of bad pixels correction is the identification of the defective pixels. As a pixel is determined as faulty,
its grey level value is computed by diffusion of the mean value of its swrrounding pixels.

2. In order to correct spatial non-uniformities of the detector, each acquired image is firstly corrected in dark by sub-
tracting the dark image offset to obtain radiation image ®. Then, the image is normalized by the homogeneously
exposed image (acquired without attenuating object), noted ®p, to obtain the transmission image T, defined as:

[0}

T=$; 1



3. In order to correct for the non-linearity of detector, an attenuation-dependent multiplicative correction factor, noted
k, is computed off-line and stored in a database.

4. A method of detector scattering correction has been developed in order to pre-process every radiographic and to-
mographic acquisition to suppress detector scattering component. This method is based on two steps: off-line
characterization of detector scattering and on-line correction by an inverse filtering scheme.

3.2 Non-linearity

k off-line computation is performed by comparing experimental images of calibration Lucite plates and X-rays simulations
computed by the software Sindbad [2][3]. For each plate thickness, indexed by i, the correction factor k(%) is obtained by
performing the ratio between the simulated primary radiation transmission Ts(¢) and the experimental primary radiation
transmission 7'(¢). A correction curve giving k as a function of T is constructed by using plates of consecutive thicknesses,
indexed by i and i+1. For a current transmission T, k is computed by interpolation between k(i) and k(¢ + 1). Finally, T
is corrected by multiplication with the pre-computed factor k.

3.3 Detector scattering

Each acquired image ¢’ is modelized as the sum of two contributions: ¢ the part of the incident flux absorbed by the
detector and DS(¢) the detector scattering:

¢' = ¢+ DS(¢) )]
The detector scattering component is assumed to be proportional to a two-dimensional convolution of a function of the
primary signal ¢ with the detector scattering point spread function (PSF) Kp:

DS(¢) = (C x ¢) * Kp

where C is an image representative of spatial variation of detector scattering creation on the detector area. X denotes
the multiplication pixel by pixel.
In this work, a circularly symmetric Gaussian function is used to approximate Kp:

2
X e~ 3% 3)

1
Kp(r) = 2ma?

where ¢ is the standard deviation and r the radial distance in polar coordinates from a predetermined origin of the
detected image. Kp is normalized with respect to its area.

Calibration of detector-dependent characteristics C and Kp is carried out by acquisitions done with absorbing lead
discs, called beam stops, regularly placed on a Lucite plate. The radiation is measured in the shadows of the beam
stops. Then a spatial interpolation is performed between measured values using spline method to obtain detector scattering
images. The beam stops plate is imaged at two different distances from the detector to obtain both detector scattering
characteristics o and Kp. This calibration is detailed in the paper [4]. Finally, detector scattering is corrected in current
acquisitions using an iterative scheme based on a deconvolution approach.

As the proposed correction is applied on transmission images T', the detector scattering components of ® and of the
homogeneously exposed image ®, are corrected simultaneously. However, the low frequencies component of detector
scattering is corrected by the ®o normalization (step 2 of pre-processing). Thus, the proposed method corrects the high-
frequencies components of detector scattering and has a great influence on high contrast regions of radiographies. T
determination is performed by an inverse filtering method. In this study, the inversion is carried out iteratively through a
fixed point approach. The corrected image at the i+1 iteration 7%+ is expressed as a function of the corrected image at the
i iteration T*:

Ti+1=T/X(1+C)——(TiXC)*KD 4




3.4 Calibration algorithm

Methods of non-linearity and detector scattering calibration have been presented. As the non-linearity calibration is per-
formed through the ratio between the simulated 75 and the experimental primary radiation transmission 7', T° must be
corrected in detector scattering to have an accurate estimation of k. However, C and K detector scattering parameters
calibration require acquisitions which are corrected in non-linearity.

Thus, an iterative scheme is proposed to overcome this lack of information by determining k factor and C and Kp
detector scattering parameters simultancously. One iteration of the algorithm consists of making an estimation of exper-
imental primary transmissions of calibration plates T' by correcting detector scattering with C' and K, parameters, then
performing the ratio between these experimental transmissions and simulated ones to obtain &k and finaly using this new
correction factor & to have a new approximation of C and Kp parameters. This itcrative scheme is presented in figure 2.
Initialization is performed by determining C° and K, without non-linearity correction. The following stopping criterion
has been used:

|k — ki+1
— < 0.5%
5] <0.5% (5)
. A Non-linearity
Detector scattering . i
A l e Experimental factor PN
@ by ?,chg?ﬂ of transmissions T7(i) | calibration ALY
Lucite plates (i)

Figure 2: lterative scheme of determination of non-linearity correction function k. This algorithm is initialized with calibration acqui-
sitions which are not corrected in linearity.

4 EXPERIMENTAL RESULTS

4.1 Experimental setup

All images are acquired using a conventional X-rays tube (tungsten anode, focus 1.5 x 1.5 mm, beryllium output window)
and a digital flat panel detector (Thales Flashscan 33 HE, a:SI technology, Lanex Fast'® scintillator, dimension of the
active area : 285 mm X 406 mm , number of pixels : 2240 x 3200, pixel size :127 micrometers,16 bits). Experiments
were performed in the context of tomographic reconstruction of a thorax phantom. In this frame, the prototype system
has been applied to an anthropomorphic phantom, represented in figure 3. 720 projections of the phantom over 360° were
collected by the X-rays rotational tomographic system. Due to the limited size of computer RAM, 4 x 4 pixels binning was
performed to obtain 800 x 576 pixels projections. The radiological constants are 120kV, 5 mA, 2,8 s. The source filtering
is obtained with 2 mm of coppers and 2 mim of steel. The source to detector distance is 2180 mm and the distance between
the center of the object and the detector is 330 mm. The data set is reconstructed in 900 x 700 x 100 voxels (voxel size
0.4 x 0.4 x 0.4 mm) by the Feldkamp algorithm.

The beam stops plate is composed of 100 cylindrical lead parts evenly spaced in both directions to cover 40 x 40 cm
area. Typically 24 central beam stops have been imaged. Calibration objects are Lucite plates of dimensions 500 mm x
500 mm with thicknesses 50, 100, 125, 150, 175, 200, 225, 250 and 275 mm respectively. Due to the limited power of
the X ray tube, image averaging was processed on 16 frames to obtain calibration plates acquisitions which have a better
signal to noise ratio compared to that of on-line acquisitions.

The CT scanner used to evaluates the proposed method is a Philips scannner (helical scan, slice thickness: 1.3 mm, 120
kV).



Figure 3: Thorax phantom used to evaluate data pre-processing methods

4.2 Calibration

An experimental method of characterization of detector non-linearity and detector scattering has been presented. According
to the stopping criterion of equation 5, 7 iterations were processed to determine the £ non-linearity correction factor. The
figure 4 shows evaluation of the k factor. At each iteration, k is represented as a function of Lucite plates transmission,
which is a decreasing function of Lucite plates thickness. The results show that detector scattering correction of calibration
plates has a great influence on &k determination.
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Figure 4: Non Linearity attenuation-dependent correction factor k, calculated without detector scattering correction and with detector
scattering correction (1 to 7 iterations).

4.3 Radiographic results

Pre-processing methods are applied to AP radiographic projection of the thorax phantom. The primary radiation attenu-
ation is obtained by first estimating the intensity distribution of the radiation scattered within the phantom by the beam



stops method [1]. Pre-processing methods including detector scattering correction are applied to the image of beam stops
shadows. Then, a spatial interpolation is performed to obtain the final estimation of the radiation scattered within the
phantom. As the image of beam stops shadows has high contrasts, the detector scattering correction has a great influence
on it. Thus, the level of the estimation of the radiation scattered within the phantom depends on the detector scattering
correction method strongly.

The second step of primary radiation attenuation estimation is performed by subtracting the estimated intensity distribu-
tion of the radiation scattered within the phantom to the current acquisition. Before the subtraction, pre-processing methods
including detector scattering correction are applied to the current aquisition. As the curtent acquisition has less high fre-
quencies compared to the beam stops shadows image, the detector scattering correction has lower effect on it. Finally,
the effects of detector scattering correction on the resulting primary image are quantitative (mean grey level differences)
and qualitative (deblurring). Improvement of qualitative results by deblurring is demonstrated in figure 5. Quantitative
improvement is shown on horizontal profiles, represented on figure 6. It can be noticed on these profiles, that the regions of
radiographies without attenuating object have values greater than 0 before detector scattering correction. After correction,
the measured attenuations correspond to the expected one.

(A) (B)

Figure 5: Results on radiographies. (A) Image without detector scattering correction. (B) With detector scattering correction.

4.4 Tomographic results

Three thorax phantomn reconstructions are presented on figure 7: obtained with the multi sclice CT scanner (A), without
detector scattering correction (B) and with detector scattering correction. Two profiles are ploted: a profile of a high
contrast region, represented by a vertical black line at the top of each tomographic reconstruction and a profile of a low
contrast region, represented by a vertical black line at the bottom of each tomographic reconstruction. These profites are
represented on figure 8.

To observe quantitative improvements of scatter correction, profiles of (B) and (C) are compared to those of (A). A,
is defined as the relative mean absolute difference between the profiles obtained with the flat panel detector and those
obtained with the multi slice CT scanner.

Detector scattering No correction | Correction
A, on the high contrast region 37% 34%
A, on the low contrast region 76% 44%

The profile show improvements of reconstructions due to detector scatetring correction by comparison with those
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Figure 6: Central horizontal profiles of radiographies of figure 5.

obtained on a multi slice helical CT scanner.

A)

Figure 7: Results on reconstructions, obtained with the multi sclice CT scanner (A), without detector scattering correction (B) and with
detector scattering correction.

5 DISCUSSION

Some methods of detector scattering correction based on a deconvolution approach have been proposed [5] [6]. Assuming
that object and detector have the same spatial distribution of scattered radiation, these approaches estimate both object
scattered X-rays and detector scattered radiation, called veiling glare, simultaneously. In fact, spatial distribution of object
scattering is higher than that of detector scattering. In the experiments previously presented in this paper, where scatter
spatial distributions are assumed to be Gaussian, standard deviation of object scattering were higher than that of detector
scattering by a factor 5. Such difference shows the interest of separating estimations of both types of scattering radiation
to apply a deconvolution approach to correct detector scattered radiation,
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Figure 8: Profiles of reconstruction images of figure 7. Profiles of reconstruction obtained with the flat panel detector arve compared
to those obtained with the multi slice CT scanner, represented in cross-hatched line. (A) Comparison between the profiles of high
contrast region without detector scattering/with the multi slice CT scanner. (B) Comparison between the profiles of high contrast region
with detector scattering/with the muiti slice CT scanmer. {C) Comparison between the profiles of low contrast region without detector
scattering/with the multi slice CT scanner. (D) Comparison between the profiles of low contrast region with detector scattering/with the

multi slice CT scanner.

The originality of the proposed detector scattering correction method is to consider the detector scattering intensity
distribution in the detector plane as an additive signal, as the classical PSF approaches modelize the resulting signal as
a convolution. As detector scattering includes X-rays scatter within the detector and optical scatter, both approaches are
available: as the PSF approaches are well justified for optical scattering process, the new proposed model is more accurate
to modelize the X-rays scatter component of detector scattering.

6 CONCLUSION

This work proposes a framework for the calibration and correction of image artefacts with original physical models, es-
pecially for the non-linearity correction and for the detector scattering correction, with the consideration of its spatial
distribution. It is shown that experimental tomographic reconstructions of thorax phantom processed with the proposed
methods are in good agreement with expected profiles obtained on multi slice CT scanner. Qualitative and quantitative
improvements due to detector scattering correction are well demonstrated on radiographies and on tomographies.
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ABSTRACT

Cone beam Computed Tomography (CBCT) enables three-dimensional imaging with isotropic resolution. X-rays scatter
estimation is a big challenge for quantitative CBCT imaging of thorax: scatter level is significantly higher on cone beam
systems compared to collimated fan beam systems. The effects of this scattered radiation are cupping artifacts, streaks,
and quantification inaccuracies. In this paper, an original scatter management process on fomographic projections without
supplementary on-line acquisitions is presented. The correction method is based on scatter calibration through off-line
acquisitions, combined to an on-line analytical transformation issued from physical equations to adapt calibration to the
observed object. Evaluations of the method were performed on an anthropomorphic thorax phantom. First, tomographic
acquisitions were performed with a flat pane! detector. Reconstructed voluie obtained with the proposed scatter correction
method has been compared with the one obtained through a classical beam stops method. Secondly, reconstructed volume
has been compared with the one obtained through a fan beam system (Philips multi slice CT scanner). The new method
provided results in good agreement with the beam stops approach and with the multi slice CT scanner, suppressing cupping
artifacts and improving quantification significantly. Compared to the beam stops method, lower X-rays doses (divided by
a factor 9) and shorter acquisition times were needed.

Keywords: X-rays Scatter - Tomography - Flat Panel Detector

1 INTRODUCTION

The effects of scattered radiation in X-rays tomography are cupping, streaks, CT number inaccuracies and noise increase.
Developing an X-rays scatter estimation technique for quantitative cone beam computed tomography (CBCT) remains
a big challenge because the amount of scatter is much higher compared to fan beam systems: the scattered radiation is
often higher than the primary whereas it represents generally less than 20 % of the primary in fan beam systems. In
thorax imaging, scatter radiation can be found higher by one order of magnitude compared to the primary radiation in the
mediastinal region for PA and AP radiographic acquisitions without anti scatter grid.

Anti scatter grids limit the amount of scatter reaching the detector, and reduce significantly scatter degradation. Nev-
ertheless a scatter correction is still required, because the residual signal portion of scatter can outweight the primary.
Furthermore, the main drawback of the grids is that a part of the primary radiation is absorbed by the grid. A classical
method of object scattering correction is based on the use of radio opaque absorbers placed in the bean to absorb all pri-
mary radiations. Thus, scattered radiation images are calculated by interpolation and subtracted to acquisitions. The beam
stops array method of correction of scattered radiation has to be applied on every projection of the tomographic acquisition.
The main drawback of this method is the significant increase in terms of X-rays dose, at least twice the original dose, and
of acquisition time. Furthermore, this method adds the experimental constraint that the observed scene should be the same
for a tomographic projection and for the corresponding beam stops acquisition.



This study aims to propose an original scatter management approach based on the estimation of spatial distribution of
scatter in the detector plane and to evaluate it in the case of thorax imaging performed without anti scatter grid. In this
method, scatter is calibrated off-line through measurements performed with Lucite plates and no supplementary acqui-
sitions of the patient are required. Tomographic reconstructions of an anthropomorphic thorax phantom are performed.
Results obtained with the beam stops approach are compared with those obtained with the new method and with those
obtained through a fan beam system with a multi slice CT scanner.

2 SCATTER CORRECTION METHOD

2.1 Introduction

In this part, an original processing of scatter which does not require on-line supplementary acquisitions is described. This
method is inspired by an approach developed to correct X-rays scatter for Dual Energy X-rays absorptiometry [1]. It
evaluates the level of scattered radiation image from calibration acquisitions and adaptes it to acquisitions. Therefore,
weighting parameters are determined from acquired image by deriving the equations which describe first-order Compton
interaction of the X-rays beam within the patient. The presented approach has been extended to tomographic acquisitions:
3D information issued from the first reconstruction are used to evaluate the transposition coefficients more precisely. This
approach is based on the three following steps:

1. For each tomographic projection, a Lucite equivalent scattered radiation map is selected, by comparison of a total
measurement radiation value through the observed anatomical area.

2. Transposition coefficients are computed between the Lucite scattered radiation map and the examined anatomical
region scattered radiation map, function of the total measured radiation through Lucite and through the examined
anatomical area and of the 3D information obtained by the first tomographic reconstruction.

3. The scattered radiation maps obtained from the calibration data set are weighted by the transposition coefficients.

2.2  Scatter process modelization

The model of scatter assumes that the scattered radiation distribution in the detector plane ¢g(z,y) can be expressed
as a function of the two-dimensional convolution of a scatter potential P(z,y) with the point spread function of object
scattering, Ko(z,y):

[¢5(z,9) = A(z,9) % (P(3,9) * Ko(=,1))

1. K is.a two-dimensional convolution kernel, considered as a phenomenological scatter propagation kernel. In this
work, a circularly symmetric Gaussian function is used to approximate it.

2. The function P is formulated theoreticaly by integration of the equations which describe first-order Compton in-
teractions of the X-rays beam within the patient and modelizes both scatter creation and scatter absorption within
the patient. Assuming that L(z,y) is the physical width of the patient crossed by the primary radiation at detector
coordinates(z, y), P(z,y) is expressed in terms of the total measurement radiation ®(z, y), of the width of patient
Ly (z,y) weighted by Compton linear cross sections, and of a geometrical tabulated parameter a{(L(z, y)):

P(z, y) = <I>(:z;, y) X LP(L(‘T’ y)) X a(L(m’ y))
L,(L) is evaluated by the following integrated value:
L
L,(L)= / L (@m)dzm
Ty =0

where ué stands for the linear macroscopic cross section of Compton scattering in the forward direction. a(L(z, y))
takes into account the fact that the mean path lenght of a scattered photon is greater than the mean patient width.



A first reconstruction is performed with raw projection data. Then, a thresholding is performed on the attenuation
coefficient data to sepurate air and soft tissues regions to have an approximation of yé for each voxel. Determination
of pé is based on the data taken from ICRU Report 44 [2]. The integration is performed numerically to obtain L.

3. Ais a 2D proportionnalily image, assumed to be constant for a given attenuation.

2.3 Transposition coefficients evaluation

The transposition coefficients T'C' are formulated as the ratio between the estimation of scatter of the examined tomographic
projection ¢£/ and that of the calibrated Lucite equivalent scattered radiation map ¢§:
PR
A quantifies at each detector pixel the ratio of first-order scattered radiation by multiple-order one for a given attenua-
tion. Thereby, the quite tedious analytical evaluation of multiple-order Compton scatter has not to be performed assuming
that A coefficient is the same for a projection and the associated Lucite equivalent scattered radiation map, thus:

B (fL‘, ’_l/) * Ko (ZIL, ‘y)
PGA(fL y) * I(O (112, y)

where PPR(x,y) and PEA{z, y) correspond to the P function for the examined tomographic projection and for the
Lucite equivalent scattered radiation map respectively.

Knowing that P4 image has low frequencies compared to Ko frequencies, transpositions coefficients are finally
estimated by:

TC(z,y) =

Ly ol 1 PPR m»?} 7
TC(z.y) = (}ﬁ%) * Ko(z,y)

The global scheme of the method is illustrated in the figure 1.

3 EXPERIMENTAL RESULTS
3.1 Experimental setup

All images are acquired using a conventional X-rays tube (tungsten anode, focus 1.5 x 1.5 mm, beryllium output window)
and a digital flat pane! detector (Thales Flashscan 33 HE, a:SI technology, Lanex Fast® scintillator, dimension of the
active area : 285 mm x 406 mm , number of pixels : 2240 x 3200, pixel size :127 micrometers, 16 bits). Experiments
were performed to evaluate the method of scatter correction in thorax imaging. In this frame, the prototype system has
been applied to an anthropomorphic thorax phantom, represented in figure 2. 720 projections over 360" of the phantom
were collected by the X-rays rotational tomographic system. Due to the limited size of computer RAM, 4 X 4 binning
was performed on tomographic acquisitions to obtain projections composed of 800 x 576 pixels images. The radiological
constants are 120 kV, 3 mA, 2.8 s. The source filtering is obtained with 2 mn of copper and 2 mm of steel. The source to
detector distance is 2180 mm and the distance between the center of the object and the detector is 330 mum. The data set is
reconstructed in 900 » 700 x 100 voxels (voxel size 0.4 x 0.4 x 0.4 mm) by the Feldkamp algorithm.

The beam stops plate is composed of 100 cylindrical lead parts evenly spaced in both directions to cover 40 x 40 cm
area. During the acquisitions of this study, typically 24 central beam stops have been imaged. Calibration objects are
Lucite plates of dimensions 500 mm X 500 mm with thicknesses- 50, 100, 125, 150, 175, 200, 225, 250 and 275 mm
respectively. Due to the limited power of the X ray tube, image averaging was processed on 16 frames to obtain calibration
plates acquisitions presenting better small noise to signal ratio compared to that of on-line acquisitions.

The CT scanner used to provide reference data for evaluation of our approach is a Philips MX8000®) scanner (four-stice
system, helical scanner, slice thickness: 1.3 mim, 120 kV).
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Figure 1: Scheme of the new scatter correction method

Figure 2: Thorax phantom used to validate scatter correction method

3.2  Scatter to primary ratio estimation

In order to quantify the amount of scatter in the experimental setup without anti scatter grid, an AP radiography of the
anthropomorphic thorax phantom was acquired. The associated scattered radiation image has been calculated with the
beam stops method. The figure 3 represents the ratio between scatter spatial distribution and primary radiation image on
the detector area. The highest values are obtained in the mediastinal region, with a ratio growing up to 4.6. Thus, correcting



the scatter in this configuration remains a big challenge because relative errors of scatter estimation imply amplified relative
errors on primary radiation estimation.

Figure 3: Ratio between scatter spatial distribution and primary radiation image on the detector area for an AP radiographic acquisi-
tion of the anthropomorphic thorax phantom.

3.3 Results on reconstructions

Feldkamp algorithm was used to obtain reconstructed images from three projections sets: without scatter correction, with
correction by classical beam stops method and with correction by the new method. For the multi slice CT scanner, acqui-
sition and reconstruction were performed on this medical system. As collimation reduces scatter strongly in such a fan
beam configuration, the reconstruction obtained through this system is considered as a reference for quantitative Hounsfield
values. The figure 4 illustrates the results obtained on reconstructed images.

Vertical profiles in the center of reconstructed images of the figure 4 are illustrated on figure 5. Two profiles are ploted:
a profile of high contrast region, represented by a vertical black line at the top of each tomographic reconstruction and
a profile of low contrast region , represented by a vertical black line at the bottom of each tomographic reconstruction.
Scatter flux in the projections leads to cupping artifact. This phenomenon results in an under-estimation of reconstructed
linear attenuation in the central zone of the reconstructed image. The profiles point out the cupping artifact when the
X-rays scatter is not corrected and its disappearing when a correction is applied. A gain of 50% in accuracy for the linear
attenuation is performed at the centre of the phantom by correcting X-rays scattering.

To observe quantitative improvements of scatter correction, profiles of (B), (C) and (D) of figure 4 are compared to
those of (A). A is defined as the mean absolute difference between the profiles obtained with the flat panel detector and
those obtained with the multi slice CT scanner.

Scatter correction process No correction | By the beam stops technique | With the new method
Dose Original Original x9 Original

A on the high contrast region 479 64 72

A\ on the low contrast region 410 38 79

The profiles show improvements of reconstructions due to the new method of scatter correction by comparison with
those obtained on a multi slice helical CT scanner. Quantitative improvements of tomographic reconstructions obtained
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Figure 4: Reconstructed images. {A) Reconstruction using the multi slice CT scanner. {B) Reconstruction without scatter correction
{original dose). (C) Reconstruction with scatter correction by the beam siops method (original dose % 9). {D) Reconstruction with
scatter correction by the new method (original dose),

with the new digital scatter correction method have the same order of magnitude as the beam stop array technique, with an
X-rays dose reduced by a factor 9.

4 DISCUSSION

Methods of scatter correction based on a deconvolution approach have been proposed [3]. Compared to these methods, the
originality of the method proposed in this work is in coupling a convolution approach to modelize scatter with the use of
3D first tomographic reconstruction.

The concept of performing a first tomographic reconstruction to correct scattered radiation has been already investi-
gated. Zbijewski et al [4] proposed to perform a first reconstruction to estimate scattered radiation on tomographic pro-
jections using a Monte Carlo code. The main drawback of the Monte Carlo based techniques is the high computing time
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Figure 5: Profiles of reconstrucied images of figure 4.Profiles of reconstructions obtained with the flat panel detector are compared to
those obtained with the multi slice CT scanner, represented in cross-hatched line. (A-1) Comparison between the profiles of high contrast
region without scatter correction with the multi slice CT scanner. (A-2) Comparison berween the profiles of low contrast region without
scatler correction /with the mulii slice CT scanner. (B-1) Comparison between the profiles of high contrast region with scatter correction
by the beam stops technigque/with the multi slice CT scanner. (B-2) Comparison between the profiles of high contrast region with scatter
correction by the beam stops technique/with the multi slice CT scanner. (C-1) Comparison between the profiles of high contrast region
with scatter correction by the new method/vith the mulii slice CT scanner. (C-2) Comparison between the profiles of high contrast region
with scaiter correction by the new method/with the mulii slice CT scanner.

needed to have simulations representative of physical processes. The originality of the method proposed in this work is in
coupling the use of three-dimensional data issued from the first reconstruction with projections and calibrated data. The 3D
data are used by numerical integrations of differential Compton scatter cross-sections along path lines of primary radiation.
Thereby, the new algorithm of object scattering correction needs significantly lower computation times compared to Monte
Carlo based methods.



A major drawback of digital scatter correction methods is that only the smooth component of scatter can be removed
but not the extra noise due to scatter. Having performed the challenging task of estimating scatter in a configuration without
anti scatter grid, later studies could analyse the final coupling of the proposed digital method with anti scatter grids in terms
of scatter rejection and signal to noise ratio optimization.

S CONCLUSION

This work gives a response to a fundamental problem of tomographic reconstruction with flat panel 2D detector. Results
show the great efficiency of the method for X-rays scatter correction for 3D quantitative tomographic reconstructions of
thorax phantoms. Without increase of dose, performing X-rays scatter correction induces a gain of 50 % in accuracy for the
linear attenuation coefficient at the centre of an anthropomorphic phantom. Reconstructed images issued from projections
corrected in scatter radiation by the proposed method are in good agreement with those obtained with a multi slice CT
scanner. Qualitative and quantitative improvements of tomographic reconstructions obtained with the new digital scatter
correction method have the same order of magnitude as the beam stop array technique, with an X-rays dose reduced by
a factor 9. This study shows that quantitative tomographic reconstruction with a 2D flat panel detector and without anti
scatter grid is possible. And moreover, with an adequate processing, flat panel detectors allow a reconstruction quality
comparable to present commercial scanners, with an highest resolution.
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Abstract Cone Beam Computerized Tomography (CBCT) enables three-
dimensional imaging with isotropic resolution. X-ray scatter management is
a challenging task for quantitative CBCT imaging : scattered radiation level
is significantly high on cone beam systems compared to collimated fan beam
systems. The effects of this scattered radiation are cupping artifacts, streaks,
and quantification inaccuracies. At CEA-LETI, an original scatter manage-
ment process without additional on-line acquisition has been developed, the
API (Analytical transformation Plus Indexation based) method. The proposed
method is composed of two steps: a scatter calibration is first performed
through off-line acquisitions and is used to evaluate the level and a global shape
of scattered radiation on on-line tomographic projections of the object. This
global shape is adapted to the current acquisition with an analytical transforma-
tion issued from physical equations to evaluate the scattered radiation distribu-
tion on tomographic projections. This approach has been applied successfully
in medical field. This paper presents in detail the APl method and evaluates it
in CBCT for Non-Destructive Testing (NDT). To evaluate API method, exper-
imental radiographic projections of simple geometry objects were performed
with a Thales Flaschscan flat panel detector and corrected from scatter by API
method and by a beam stops method. Simulated projections of primary radia-
tion were performed with the simulation software Sindbad, developed at CEA
LETI. Reconstructions were then performed on experimental scatter corrected
projections and on simulated projections. The API method provides results in
good agreement with simulations, suppressing cupping artifact. The improve-
ments due to the scatter correction by the API method have the same order of
magnitude as those due to the correction by the beam stops method on exper-
iments performed without antiscatter grid. The estimation of scatter is found
to be more accurate with the APl method than with the beam stops method on
experiments performed with an antiscatter grid. API method improves NDT
quantitatively and qualitatively without increasing on-line acquisition time.



Introduction

The effects of scattered radiation in X-rays tomography are cupping, streaks, CT number
inaccuracies and increase of noise. Developing an X-rays scatter estimation technique for
quantitative cone beam computed tomography (CBCT) remains a big challenge because the
amount of scatter is much higher compared to fan beam systems: the scattered radiation is
often higher than the primary whereas it represents generally less than 20 % of the primary
in fan beam systems.

Methods of scatter correction based on an analytical prediction of scatter have been pro-
posed [1]. Monte Carlo simulations have been used to predict the scattered radiation in
CBCT [2]. The main drawback of the Monte Carlo based techniques is the high computing
time needed to have simulations representative of physical processes. A method of object
scattering correction is based on the use of radio opaque absorbers, or beam stops, placed
in the beam to absorb all primary radiations [3]. Thus, scattered radiation images are calcu-
lated by interpolation and subtracted to acquisitions. The beam stops method of correction of
scattered radiation has to be applied on every projection of the tomographic acquisition. The
main drawback of this method is the significant increase in terms of acquisition time, at least
twice the original acquisition time.

Anti scatter grids limit the amount of scatter reaching the detector, and reduce signifi-
cantly scatter degradation [4]. Nevertheless a scatter correction is still required, because the
residual signal portion of scatter can outweigh the primary. Furthermore, the main drawback
of the grids is that a part of the primary radiation is absorbed by the grid.

This study aims to propose an original scatter management approach based on the es-
timation of spatial distribution of scatter in the detector plane and to evaluate it for Non
Destructive Testing applications. In this method, scatter is calibrated off-line through mea-
surements performed with lucite plates and no supplementary acquisitions of the examined
object are required. The method is evaluated on two different configurations: first, tomo-
graphic acquisitions of a lucite phantom with two cylindrical holes are performed without
anti scatter grid. Secondly, the method is evaluated on acquisitions of a phantom composed
of water and comprising metallic inserts performed with an antiscatter grid. A beam stops
approach is adapted to our experimental bench and the results obtained with the beam stops
approach are compared with those obtained with the new method.

1 Scatter correction method

1.1 Introduction

In this part, an original processing of scatter which does not require on-line supplementary
acquisitions is described. This method is inspired by an approach developed to correct X-rays
scatter for Dual Energy X-rays absorptiometry [5] and has been applied successfully in med-
ical field [6] [7]. It evaluates the level and the global shape of scattered radiation image from
calibration acquisitions and adapts it to acquisitions. Therefore, weighting parameters are de-
termined from acquired image by deriving the equations which describe first-order Compton
interaction of the X-rays beam within the examined object. The presented approach has been
extended to tomographic acquisitions: 3D information issued from a first reconstruction are
used to evaluate the transposition coefficients more precisely. This approach is based on the



three following steps:

1. For each tomographic projection, a lucite equivalent scattered radiation map is selected,
by comparison of the total measurement radiation value between calibration acquisi-
tions and the examined tomographic projection.

2. Transposition coefficients between the scatter map of lucite and that of the examined
object are computed. These coefficients are functions of the total measured radiation
through lucite and through the examined object and of the 3D information obtained by
a first tomographic reconstruction.

3. The scattered radiation maps obtained from the calibration data set are weighted by the
transposition coefficients.
1.2 Scatter process modelization

The model of scatter assumes that the scattered radiation distribution in the detector plane
¢s{z,y) can be expressed as a function of the two-dimensional convolution of a scatter po-
tential P(z,y) with the point spread function of object scattering, Ko(z,y):

[95(2,9) = Alz,9) x (P(z,y) * Ko(z,v))]

1. Kp is a two-dimensional convolution kernel, considered as a phenomenological scatter
propagation kernel. The parameters of K are adjusted with a calibration phantom
composed of lucite with two cylindrical holes by comparing reconstructions obtained
with the beam stops method to those obtained with the API method.

2. The function P is formulated theoretically by integration of the equations which de-
scribe first-order Compton interactions of the X-rays beam within the examined object
and modelizes both scatter creation and scatter absorption within it. Assuming that
L(z,y) is the physical width of the patient crossed by the primary radiation at detector
coordinates(x, y), the Compton attenuation, noted Attc(z,y), is defined as the width
of the examined object weighted by Compton linear cross sections:

Liz,y) f '
Atte(z,y) = / pip (T )l

=0

where ué stands for the linear macroscopic cross section of Compton scattering in the
forward direction.

P(z,y) is expressed in terms of the total measurement radiation ®(x,y), of Attc(z,v),
and of a geometrical tabulated parameter a(L(z, y)):

P(z,y) = ®(z,y) x Atte(z,y) X a(L{z,y))

a(L(z,y)) takes into account the fact that the mean path lenght of a scattered photon is
greater than the mean patient width, A first reconstruction is performed with raw pro-
jection data. Then, a thresholding is performed on the attenuation coefficient data to
separate air and soft tissues regions to have an approximation of ,ué for each voxel. De-
termination of ué is based on the data taken from ICRU Report 44 [8]. The integration
is performed numerically to obtain Attq(z,y).



3. Ais a 2D proportionality image which quantifies the ratio between the scattered radia-
tion and the first-order scattered radiation at each detector pixel.

1.3  Transposition coefficients evaluation

The transposition coefficients 7'C' are formulated as the ratio between the model of scatter
applied to the examined tomographic projection ¢5* and that applied to the calibrated lucite
equivalent scattered radiation map ¢§4:

PR
a2
A is assumed to be constant for a given attenuation. Thereby, the quite tedious analytical
evaluation of multiple-order Compton scatter has not to be performed assuming that A image
is the same for a projection and for the associated lucite equivalent scattered radiation map.
Thus:

PPR(z,y) x Ko(z,y)
PCA(z,y) * Ko(z,y)
where PPR(z,y) and P¢4(z,y) correspond to the P function for the examined tomo-
graphic projection and for the lucite equivalent scattered radiation map respectively.
Knowing that P° image has low frequencies compared to K frequencies, transposi-
tions coefficients are finally estimated by:

TC(z,y) =

, PFPR(g y o
TC(z,y) = <mﬁ> * Ko(z,y)

The global scheme of the method is illustrated in the figure 1.

2 Experimental results
2.1  Experimental setup

All images are acquired using a conventional X-rays tube (tungsten anode, focus 1.5 x 1.5
mm, beryllium output window) and a digital flat panel detector (Thales Flashscan 33 HE,
a:SI technology, Lanex Fast® scintillator, dimension of the active area : 406 mm x 285 mm
,» number of pixels : 3200 x 2304 , pixel size :127 micrometers,16 bits). The radiological

mm of steel. The source to detector distance is 2180 mm and the distance between the center
of the object and the detector is 330 mm.

A classical method of scatter estimation using beam stops has been adapted to tomo-
graphic acquisitions: scatter estimation has been applied to each projection of the tomo-
graphic acquisition. During the acquisitions of this study, typically 36 central beam stops
have been imaged. Different beam stops positions were imaged for each tomographic pro-
jection by translating the beam stops vertically and horizontally. In this way, scatter is better
sampled than with a single acquisition with the beam stops.

Calibration objects are lucite plates of dimensions 500 mm x 500 mm with thicknesses
50, 100, 125, 150, 175, 200, 225, 250 and 275 mm respectively. Due to the limited power
of the X ray tube, image averaging was processed on 16 frames to obtain calibration plates
acquisitions presenting smaller noise to signal ratio compared to that of on-line acquisitions.
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Figure 1: Scheme of the API correction method

2.2 Results on a lucite phantom

720 projections over 360° of a lucite phantom with two cylindrical holes were collected by
the X-rays rotational tomographic system without anti scatter grid. Due to the limited size of
computer RAM, 4 x 4 binning was performed on tomographic acquisitions to obtain projec-
tions composed of 800 x 576 pixels images.

The lucite phantom is the phantom used to calibrate the standard deviation of the phe-
nomenological scatter propagation kernel K. In the configuration without antiscatter grid,
this kernel is approximated by a circularly symmetric Gaussian function. The standard devi-
ation of K was adjusted by comparing the reconstructions obtained with the API method to
that obtained using the beam stops method.

Eight different beam stops positions were imaged for each tomographic projection to sam-
ple scattered radiation images correctly. Thus, the global acquisition time has been multiplied
by a factor 9 by comparison with a single acquisition.

Feldkamp algorithm was used to obtain reconstructed images from three experimental
acquisition sets: without scatter correction, with correction by classical beam stops method
and with correction by the API method. Simulated projections of primary radiation were
performed with the simulation software Sindbad, developed at CEA LETI [9]. The data set
is reconstructed in 900 x 700 x 100 voxels (voxel size 0.4 x 0.4 x 0.4 mm) by the Feldkamp
algorithm.



The figure 2 illustrates the results obtained on reconstructed images of the lucite-air phan-
tom. Horizontal profiles corresponding to cross-hatched lines of reconstructed images are
illustrated on the figure 3. Scatter flux in the projections leads to cupping artifact. This phe-
nomenon results in an under-estimation of reconstructed linear attenuation in the central zone
of the reconstructed image. The profiles show the cupping artifact when the X-rays scatter
is not corrected. This artifact is removed when a correction is applied. A gain of 50% in
accuracy for the linear attenuation is performed at the center of the phantom by correcting
X-rays scattered radiation.

Quantitative improvements of tomographic reconstructions obtained with the new digital
scatter correction method have the same order of magnitude as the beam stop array technique,
with an acquisition time reduced by a factor 9.

Without X-ray scattering With simulated projections
correction {original dose)

With X:ray scattering correction With X-ray scattering correction by
by beam stops array method the new method (original dose)
(original dose multiplied by 9)

Figure 2: Reconstructed images of the central plane of the lucite-air phantom.
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Figure 3: Central profiles of reconstructed central planes of the lucite-air phantom (repre-
sented with cross-hatched lines in reconstructed images of figure 2))



2.3 Results on a phantom with metallic inserts

The phantom with metallic inserts is a right circular cylinder made of water. It comprises two
hollow cylinders made of lucite and cylindrical metallic inserts made of brass. 360 projec-
tions over 180° of the phantom were collected by the X-rays rotational tomographic system
with an antiscatter grid (Smit Réntgen®, 36 lines/cm, ratio r=12).

The API method has been adapted to the experimental bench with an antiscatter grid.
As scatter propagates preferentially in the direction of the strips of the grid, K is approxi-
mated by a two-dimensional Gaussian function with two different standard deviations: a high
standard deviation in the direction of the strips and a low standard deviation in the direction
perpendicular to the strips. The two-dimensional convolution kernel K has been adjusted
with acquisitions of the lucite-air phantom performed with the antiscatter grid.

Four different beam stops positions were imaged for each tomographic projection to sam-
ple scattered radiation images. The figure 4 illustrates a tomographic projection obtained by
combining the four beam stops acquisitions. Different profiles corresponding to the horizon-
tal line of the figure 4 are plotted on figure 5. These profiles show that our beam stops method
is not able to estimate scatter: scattered radiation images are under-sampled. For example, the
estimated scatter is higher than the total radiation on some high frequencies regions. Results
of the API method are plotted on the figure 6. The reconstructed image is more contrasted
when the scatter correction is applied on tomographic projections.
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Figure 4: Tomographic projection obtained by combining the four beam stops acquisitions
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Figure 6: Reconstructions of the water phantom with metallic inserts without scatter correc-
tion (left) and with scatter correction by the API approach (right).

3 Discussion

The originality of the method proposed in this work is in coupling the use of three-dimensional
data issued from the first reconstruction with projections and calibrated data. The 3D data



are used by numerical integrations of differential Compton scatter cross-sections along path
lines of primary radiation. Thereby, the new algorithm of object scattering correction needs
significantly lower computation times compared to Monte Carlo based methods.

The performances of the API method have been investigated with and without antiscatter
grid. Without antiscatter grid, improvements of tomographic reconstructions obtained with
the APl method had the same order of magnitude as the beam stop array technique, with an
X-rays dose reduced by a factor 9. With the antiscatter grid, reconstructions were performed
with tomographic acquisitions of a water phantom with metallic inserts. In this configura-
tion, the beam stops method is not able to sample scatter correctly when four different beam
stops acquisitions are combined (the acquisition time is multiplied by 5 compared to a single
acquisition). When the scattered radiation is corrected by the API method, the reconstruction
is more contrasted compared to that performed without scatter correction.

4  Conclusion

This work gives a response to a fundamental problem of tomographic reconstruction with flat
panel 2D detector. Previous studies showed the great efficiency of the API method for X-rays
scatter correction for 3D quantitative tomographic reconstructions in medical field [6] [7].
This study demonstrates that it is possible to adapt the API method to CND applications.
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Résumé

La tomographie X en géométrie conique permet de réaliser de la tomodensitométrie vo-
lumique par une simple rotation du systéme source-détectenr et d’obtenir des volumes re-
construits & résolution isotrope. Dans une telle géométrie, la détection est réalisée par des
capteurs plans numériques. Une des principales limitations de ces derniers est que le rayon-
nement diffusé atteignant le capteur est bien plus important que pour les tomographes clas-
siqties & capteurs linéaires ou multibarrettes. Ce rayonnement diffusé crée des artefacts de
sous-estimations des coefficients d’atténuation sur les images reconstruites. Dans cette thése,
nous proposons des méthodes de prétraitement des données et de correction du diffusé pour
réaliser de la tomodensitométrie quantitative avec capteur plan et évaluons expérimentale-
ment ces méthodes dans un contexte médical.

Une premitre partie décrit comment mettre en oeuvre un banc de tomographie compor-
tant un capteur plan. A cet effet, un protocole d’acquisition assurant la reproductibilité des
acquisitions est défini. Des méthodes de prétraitement numérique des acquisitions corrigeant
les artefacts causés par le capteur sont proposées. Outre la correction des pixels défectueux,
du niveau d’obscurité et de la non-uniformité de la réponse des différents pixels, des cor-
rections indispensables & une bonne quantification sont développées. Elles comprennent la
correction de la non-linéarité de la réponse des pixels et celle d’un signal parasite, appelé
diffusé capteur, qui regroupe les phénomenes de diffusion X et optique ayant lieu A Pintérieur
du capteur. Ces méthodes sont validées expérimentalement sur des tantdmes représentatifs
d’un thorax.

Dans une seconde partie, une nouvelle méthode de correction du rayonnement diffusé par
Pobjet examiné est proposée. Elle est basée sur une estimation des images de rayonnement
diffusé associées & chaque angle de vue tomographique par un calibrage du diffusé généré par
des objets de référence couplé 4 une modélisation analytique du diffusé du premier ordre.
Cette méthode est validée sur des fantémes représentatifs de thorax dans une configuration
du banc expérimental sans grille anti diffusante. Une adaptation de la méthode avec grille
anti diffusante est proposée et évaluée expérimentalement.

Mots clés : Tomographie X en Géométrie Conique - Capteur Plan Numérique - Rayonne-
ment Diffusé - Prétraitements






Résumé

La tomographie X en géométrie conique permet de réaliser de la tomodensitométrie vo-
lumique par une simple rotation du systéme source-détecteur et d’obtenir des volumes re-
construits & résolution isotrope. Dans une telle géométrie, la détection est réalisée par des
capteurs plans numériques. Une des principales limitations de ces derniers est que le rayon-
nement diffusé atteignant le capteur est bien plus important que pour les tomographes clas-
siques a capteurs linéaires ou multibarrettes. Ce rayonnement diffusé crée des artefacts de
sous-estimations des coefficients d’atténuation sur les images reconstruites. Dans cette these,
nous proposons des méthodes de prétraitement des données et de correction du diffusé pour
réaliser de la tomodensitométrie quantitative avec capteur plan et évaluons expérimentale-
ment ces méthodes dans un contexte médical.

Une premiére partie décrit comment mettre en oeuvre un banc de tomographie compor-
tant un capteur plan. A cet effet, un protocole d’acquisition assurant la reproductibilité des
acquisitions est défini. Des méthodes de prétraitement numérique des acquisitions corrigeant
les artefacts causés par le capteur sont proposées. Outre la correction des pixels défectueux,
du niveau d'obscurité et de la non-uniformité de la réponse des différents pixels, des cor-
rections indispensables & une bonne quantification sont développées. Elles comprennent la
correction de la non-linéarité de la réponse des pixels et celle d’un signal parasite, appelé
diffusé capteur, qui regroupe les phénomenes de diffusion X et optique ayant lieu & I'intérieur
du capteur. Ces méthodes sont validées expérimentalement sur des fantdmes représentatifs
d’un thorax.

Dans une seconde partie, une nouvelle méthode de correction du rayonnement diffusé par
I'objet examiné est proposée. Elle est basée sur une estimation des images de rayonnement
diffusé associées & chaque angle de vue tomographique par un calibrage du diffusé généré par
des objets de référence couplé 4 une modélisation analytique du diffusé du premier ordre.
Cette méthode est validée sur des fantémes représentatifs de thorax dans une configuration
du banc expérimental sans grille anti diffusante. Une adaptation de la méthode avec grille
anti diffusante est proposée et évaluée expérimentalement.

Mots clés : Tomographie X en Géométrie Conique - Capteur Plan Numérique - Rayonne-
ment Diffusé - Prétraitements






