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Résumé

Titre : Tomographie spectrale a comptage de photons : développement du pro-
totype PIXSCAN et preuve de concept

Dans le domaine de la tomographie par rayons X préclinique, la tomographie spectrale est une
voie de plus en plus en plus explorée. Les objectifs de la tomographie spectrale sont tant la ca-
ractérisation et la quantification des tissus et agents de contraste que I’amélioration de contraste
entre tissus mous. Cela passe par l'exploitation de I'information spectrale (ou énergétique) des
photons X et non plus seulement par la quantité de rayons X détectée comme en tomographie
standard par absorption de rayons X. L’intérét de la tomographie spectrale se trouve renforcé
par l'arrivée des caméras a comptage comme le détecteur a pixels hybrides XPAD3 qui ont la
capacité de sélectionner les photons X en fonction de leur énergie. Ce détecteur a été développé
pour fonctionner dans le micro-tomodensitometre PIXSCAN construit au CPPM.

Dans ce contexte, cette these a deux buts : participer a la construction du prototype PIXSCAN
et y effectuer une preuve de concept de la tomographie spectrale. Le premier but est rempli grace
au développement de l'interface d’acquisition du PIXSCAN. Le second est atteint par I'implan-
tation de la méthode de séparation de composantes dont le but est d’isoler les contributions
photoélectrique, Compton et celles des agents de contraste. Ce travail débute par la caractérisa-
tion de cette méthode et se termine par sa démonstration sur données réelles acquises a l’aide
du prototype PIXSCAN.

Mots clefs : CTtomographie spectrale, séparation de composantes, rayons X,
comptage de photon, pixels hybrides

Abstract

Title: Photon Counting Spectral Tomography: Development of the Prototype
PIXSCAN and Proof of Concept

In the field of preclinical X-ray tomography, spectral tomography is actively explorated. The
aims of spectral tomography are the caracterisation of tissues and contrast agents together with
the quantification of the latter and the enhancement of contrast between soft tissues. This is
achieved by the exploitation of spectral information (i.e. energy) and not only the detected quan-
tities of X-ray photons. The interest in spectral tomography is enforced by the arrival of photon
counting cameras like the hybrid pixel detector XPAD3, because of their ability to select photons
according to their energy. The XPAD3 camera was built to be used in the micro-CT prototype
PIXSCAN developped at CPPM.

In this context, this thesis has two goals: first a contribution to the developement of the PIXS-
CAN prototype and second a realisation with it of a proof of concept of spectral tomography. The
first goal is achieved by developing the data acquisition system of PIXSCAN. To accomplish the
second objective, we will perform spectral tomography by implementing component separation
in order to isolate photoelectric, Compton and contrast agent contributions. This work begins
with the characterisation of this method and ends by a proof of concept on real data acquired
with the PIXSCAN prototype.

Keywords: CT, Spectral CT, components separation, X-rays, photon counting,
hybrid pixels
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Introduction

En 1979, le prix Nobel de physiologie ou médecine est décerné a Hounsfield et Cormack
pour avoir inventé et mis au point quelques années plus tot le tomodensitometre plus connu
sous le nom de scanner a rayons X. Depuis le scanner est devenu un acte d’imagerie médicale
presque automatique, sa prescription est en constante augmentation malgré son caractere ioni-
sant. Comme son nom l'indique, le principe du scanner est d’établir une image en trois dimen-
sions de la densité d"un objet (vivant ou non), ceci venant du fait que la principale interaction
des rayons X avec 1’objet dans un scanner est I'interaction Compton qui est directement propor-
tionnelle a la densité.

En 1976, Alvarez et Macovski font état de la possibilité d’utiliser 'information énergétique
des photons de rayons X pour établir une image 3D de l'interaction photoélectrique en plus de
celle de l'interaction Compton (et de densité). En effet, dans les scanners traditionnels, seule la
quantité de rayons X traversant la matiere porte I'information. Alvarez et Macovski proposent
d’utiliser I'énergie des photons, et donc de faire de la tomographie spectrale. Mais faute de ca-
pacité techniques suffisantes, la tomographie spectrale ne pourra étre utilisée dans les scanners.

Cependant, dans les années 9o, de nouveaux détecteurs apparaissent dans le domaine de la
physique des particules : les détecteurs a pixels hybrides. Ces détecteurs peuvent fonctionner
en mode comptage de photons et surtout évaluer 1'énergie des photons incidents. Utiliser les
détecteurs pour la tomographie spectrale semble étre une bonne idée.

En particulier, au CPPM, la série de détecteur XPAD a été développée qui vise a transférer la
technologie a pixels hybrides dans le domaine biomédical et cristallographique. Le premier pro-
totype, construit en 1998 est le détecteur XPAD1 qui est rapidement suivi par le détecteur XPAD2.
Ce dernier est congu pour fonctionner dans le PIXSCAN, un prototype de micro-tomodensito-
metre construit au CPPM. Les travaux au CPPM se poursuivent au sein de 1’équipe imXgam.
La troisiéme génération de détecteurs XPAD fait son apparition en 2009, ainsi que la deuxiéme
génération de micro-tomodensitometres PIXSCAN en 2010.

C’est dans ce contexte qu’intervient ma theése. Mon objectif est double :

— participer au développement du PIXSCAN, et en particulier au développement d'une inter-
face d’acquisition. En effet, le détecteur XPAD et le micro-tomodensitométre PIXSCAN ont
démontré leurs qualités et le passage en production, autrement dit, la tomographie réguliére
de souris, nécessite une interface fiable, pratique et puissante;

— développer la tomographie spectrale a 'aide du détecteur XPAD3, et en particulier la tomo-
graphie spectrale par séparation de composantes proposée par Alvarez et Macovski.

Le plan de ce manuscrit refléte ces deux objectifs tres différents mais complémentaires.

Le premier chapitre présente la tomodensitométrie, aussi bien du point de vue physique (des-
cription des interactions des rayons X avec la matiére, détection et production des rayons X) que
méthodologique (reconstruction tomographique). En troisieme partie, ce chapitre traite de la
tomographie spectrale et présente ses promesses. Dans cette partie, on trouvera les fondations
théoriques de la la tomographie spectrale par séparation de composantes ainsi que la description

Xi



Xii

de la tomographie spectrale par analyse soustractive pratiquée au CPPM. Ce chapitre est conclu
par un bref état de I’art de la tomographie spectrale.

Le deuxiéme chapitre décrit le micro-tomodensitometre PIXSCAN. Une description détaillée
des sources de rayons X disponibles dans le PIXSCAN et de la caméra a pixels hybrides XPAD3
constituent le corps de ce chapitre. Dans ce chapitre, une place est faite également a un état de
l’art succinct des détecteurs pixels hybrides.

Le troisieme chapitre vise a remplir le premier objectif de ma thése. Il y est donc question
du développement de piXface, l'interface graphique du PIXSCAN. On y trouve dans 1’ordre une
présentation des technologies informatiques utilisées, une description du PIXSCAN sous 'angle
de la communication entre composants, une présentation du cahier des charges et bien str les
détails d'implantation de piXface.

Le quatrieme chapitre quant a lui se positionne sur le second objectif : le développement de la
tomographie spectrale par séparation de composantes. La premiere des cinq parties de ce cha-
pitre est consacrée a 1’obtention de données nécessaires a la mise en place de la tomographie
par séparation de composantes. Les trois parties suivantes sont consacrées a son étude sur des
données simulées. Nous y développons en particulier les limites de la tomographie spectrale.
La derniéere partie fait la preuve de concept de la tomographie spectrale par séparation de com-
posantes a des données réelles, acquises par le PIXSCAN a l'aide de piXface. Une section est
également consacrée a une comparaison de la tomographie spectrale par séparation de compo-
santes avec celle par analyse soustractive.

Enfin, une conclusion de mes travaux et quelques perspectives termine mon propos.



1.1

Théorie et

contexte : de la
tomodensitométrie a la

tomographie spectrale

1.1 Tomodensitométrie . . . . . . . . . . . . . ... .. ... 13

1.1.1 Quelques définitions 14 1.1.2 Interactions des rayons X avec la matiére 14 1.1.3 Production des rayons

X 23 1.1.4 Détection des rayons X 25

1.2 Reconstruction tomographique . . . . . . . . . . . . . . .. 29

1.2.1 Méthodes analytiques 29 1.2.2 Méthodes itératives 38 1.2.3 Reconstruction et spectre d’énergie 42

1.3 Tomographiespectrale . . . . . . . . . . . . . ... ... 43

1.3.1 Introduction 43 1.3.2 Imagerie auK-edge 44 1.3.3 Décomposition en interactions 48 1.3.4 Etat de

l'art 54

Dans ce chapitre nous débuterons par la description de la tomodensitométrie pour aboutir a
celle de la tomographie spectrale.

Pour ce faire, nous commencerons par une partie (section intitulée » Tomodensitométried 1.1)
consacrée a la tomographie a rayons X. Cette partie abordera la physique des rayons X, puis leur
production et enfin leur détection.

En deuxiéme partie de ce chapitre (section intitulée » Reconstruction tomographiqued 1.2),
nous parlerons de reconstruction tomographique. Cette partie sera divisée en deux sous-sec-
tions. La premiére est consacrée aux méthodes analytiques et la seconde aux méthodes itératives.

En troisiéme et derniere partie de ce chapitre (section intitulée » Tomographie spectrale« 1.3),
nous traiterons de la tomographie spectrale proprement dite. Nous y décrirons deux concepts
de tomographie spectrale dans deux sous parties distinctes (la premiere intitulée » Imagerie au
K-edge« 1.3.2 et la seconde intitulée » Décomposition en interactions « 1.3.3). Cette partie sera
conclue par un état de l’art de la tomographie spectrale.

Tomodensitométrie

Cette section explique et décrit la théorie générale de la tomodensitométrie et la physique qui la
sous-tend.
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Figure 1.1: La «figure» orange sur 1'écran est la projection du cube noir sur cet écran, le nombre suffi-
sant de projections pour reconstituer le cube noir dépend du projecteur et de la méthode de reconstitu-
tion de cet objet (étape appelée reconstruction dans le contexte de la tomographie).

1.1.1 Quelques définitions

La tomodensitométrie est un exemple de tomographie. Celle-ci consiste comme son nom 1'in-
dique en une activité d’écriture de lieu, donc de cartographie. Dans le domaine de la tomoden-
sitométrie, on réalise une carte ou image (en trois dimensions le plus souvent) de la densité d'un
corps, objet ou patient, selon le contexte applicatif. Nous réaliserons cette tomodensitométrie a
’aide de rayons X en exploitant le fait qu’ils interagissent avec la matiére et que ces interactions
dépendent de la matiére. Ces rayons, en interagissant plus ou moins avec la matiére, nous four-
niront des projections d’un objet a partir desquelles nous le reconstituerons et ce, en dépit de
leur caractere ionisant, de maniere non-invasive.

Commengons par expliquer la formation des projections. Celles-ci, dans le domaine qui nous
intéresse, sont réparties autour de 1'objet que I'on veut étudier (une illustration est donnée en
figure 1.1 page 14) et sont le fruit des interactions des rayons X avec la matiére.

1.1.2 Interactions des rayons X avec la matiere

Les rayons X constituent la partie du spectre électromagnétique

ol l’énergie des photons varie entre une centaine d’électron volts Ax
et une centaine de milliers d’électrons volts (au dela, on trouve le
domaine des rayons Gamma). Ces rayons ont la particularité de I, I

traverser la matiere tout en y déposant une partie de leur énergie.
Dans le cas d'un faisceau de photons X, cela se traduit par une
atténuation de 'intensité du faisceau, et donc une diminution du
nombre de photons. La capacité d'un milieu a atténuer est décrite Figure1.2: Atténuation ~ d’un
par son coefficient d’atténuation linéique. Pour un faisceau mo- faisceau X

nochromatique de photons X d’énergie E et d'intensité I, traver-

sant une longueur Ax d’un milieu homogene de coefficient d’atténuation linéique p(E) (comme
cela est illustré sur la figure 1.2), l'atténuation suit une loi exponentielle (loi de Beer-Lambert) :




[ =1, exp(—un(E) Ax) (1.1)

Remarquons que le coefficient d’atténuation linéique dépend a la fois du milieu, mais aussi de
I'énergie des photons incidents.

Dans le cas d’un milieu non homogene, le faisceau est atténué au regard de la somme des
contributions le long d’un chemin P. On a alors :

[=1, exp —J w(E,x) dx (1.2)
P

En tomodensitométrie clinique et préclinique, nous rencontrerons principalement des faisceaux
polychromatiques (voir a ce propos la section 1.1.3 page 23 et section 2.3 page 68 ou de tels
faisceaux sont décrits), pour lesquels I'intensité totale Iy du faisceau est la somme des intensités
Io(E) par unité d’énergie (I'ensemble des I;(E) composant alors le spectre du faisceau) : Iy =

Io(E) dE. L’équation (1.2) devient alors :
q
0

I:J IH(E) exp —J w(E,x)dx | dE (1.3)
0 P

D’apres I’équation (1.1), p est inversement proportionnel & une longueur, on parle de coefficient
d’atténuation linéique, il est exprimé en cm™'. pLest proportionnel a la densité du milieu traversé
p qui n’a pas une valeur unique (p varie en fonction de la température par exemple). On trou-
vera donc dans la littérature les valeurs de W/p, le coefficient d’atténuation massique qui, si 1 est
encm et pen g/cm?, est en cm?¥/g.

Bien que le coefficient d’atténuation massique /p soit tres utile d’un point de vue théorique,
dans sa détermination a partir de lois physiques en particulier, il conviendra de s’intéresser a
la section efficace atomique o. En effet, les diverses théories décrivant les interactions des rayons X
avec la matiére nous fourniront quand cela est possible o, a partir de laquelle nous déduirons y,
ces deux valeurs étant liées par la relation :

(1.4)

E|:C_mz:|: [cmz]NA[%]
0 g atome M[ g]

mol

ot Na désigne le nombre d’Avogadro et M la masse molaire de la substance considérée.

De par son unité (une aire par atome), la section efficace peut étre vue physiquement comme
une surface d’attaque pour les photons.

De plus, si le milieu traversé n’est pas constitué d’un seul élément pur (un seul type d’atome),
alors son coefficient d’atténuation massique est approché par la somme pondérée des atténua-
tions massiques des constituants purs :

wp = Zfi (1/p)i (1.5)

ou f; est la fraction massique de 1’élément 1.

15
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1.1.2.1 Incertitudes sur le coefficient d’atténuation massique

Les valeurs de p/p sont tabulées, leurs valeurs proviennent de mesures expérimentales ou de
calculs théoriques et sont donc entachées d’incertitudes. D’apres (Hubbel, 1969), dans les régions
dominées par l'interaction Compton (pour nous, avec un milieu au numéro atomique Z petit et
une énergie des photons supérieure a 50 keV), I'incertitude est estimée a 1 %. Pour les éléments
compris entre I'hydrogene (Z = 1) et I'oxygene (Z = 8) et une énergie de photon inférieure a
30 keV, l'incertitude est comprise entre 5 et 10 %, et s’explique par la méconnaissance de 1'effet
photoélectrique pour les Z petits, la présence d'impuretés a haut Z, ou encore 1’écart de la section
efficace Compton par rapport a la théorie de Klein-Nishina. Pour les éléments au Z modéré (du
sodium (Z = 11) au cuivre (Z = 29)), et entre 10 keV et 1 MeV, 'incertitude est comprise entre 1
et 2 % du fait de I'incertitude sur la contribution a la section efficace totale des sections efficaces
photoélectrique et Compton.

1.1.2.2 Types d’interaction

Les interactions des rayons X avec la matiere peuvent étre classées suivant leur cible dans la
matiere :

— électrons;
— nucléons;
— atomes;

et suivant le type d’événement :

— absorption, le photon rencontre la cible et disparait;
— diffusion, le photon est dévié apres rencontre avec la cible;
— production de paire, le photon se transforme en un couple électron-positron.

Ces deux critéres dépendent tous deux des énergies des photons et du numéro atomique de
la matiere traversée. Avec des énergies employées inférieures a 150 keV, il ne reste que ['effet
photoélectrique dans le domaine de I'absorption qui sera discuté section 1.1.2.3. De méme la seule
cible possible sera I'électron.

Eliminons aussi dés maintenant la création de paire. En effet, celle ci consiste en la transfor-
mation d’un photon en une paire électron-positron, et nécessite donc un photon d’énergie d’au
moins deux fois la masse de I’électron, soit 1022 keV.

L’atténuation p est le fruit de plusieurs interactions différentes dans la matiére. Leur poids
relatif dépend de I’énergie des photons et du type de matiére traversée comme cela est illustré
sur la figure 1.3 page 17. On peut y voir que les deux principales interactions aux énergies consi-
dérées (entre 1 et une centaine de keV) sont l'effet photoélectrique (notée « ph ») et I'effet Compton
(notée « C »). L’autre interaction importante est la diffusion Rayleigh (notée « R »). On peut trouver
ces trois interactions illustrées figure 1.4 dans le cas de I’eau et de 1’os. Ces trois interactions sont
électroniques et seront décrites plus loin. On peut donc écrire, pour une position donnée dans
le milieu :

VE € [1keV,100 keV],o(E) = opn(E) + oc(E) + or(E) (1.6)
soit, en terme de coefficient d’atténuation linéique :

VE € [1 keV,100 keV], u(E) = ppn(E) + pc(E) + pr(E) (1.7)
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Figure 1.3: Prépondérance des types d’interaction pour un nombre atomique Z et une
énergie E. Dans le domaine de I'imagerie médicale, aucune création de paire n’aura lieu.
On constate qu’a basse énergie et jusqu’a un Z assez faible, I'effet photoélectrique do-
mine. Cependant, dans le domaine de I'imagerie humaine, les énergies (la moyenne des
énergies des photons se situe entre 50 et 100 keV) sont telles que I'interaction Compton
prédomine. C’est elle que 1'on va cartographier; comme celle-ci est proportionnelle a
la densité (cf tableau 1.1 page 22), elle justifie le nom de tomodensitométrie donné a la
tomographie par rayons X.

10000 10000 : : : :
— total o 5 — total
1ooe ; ’ 1000 : : : .
photoelectrique photoelectrique
100 e —— Compton —  Compton
= o N : - - Rayleigh Rayleigh
g 5 oo
IS G ST : P
= TTE-ll : Lo
0.1 - T
0.001 - - - - - - - 0.01 -
3 5 7 10 20 50 70 9O 3 5 7 10 20 50 70 QO
E (keV) E (keV)
Eau Os:

Figure 1.4: Coefficient d’atténuation linéique en fonction de 1’énergie pour deux milieux caractéristiques : 1’eau et 1’os.
On peut voir que la diffusion Rayleigh est toujours tres négligeable devant les deux autres types d’interaction.

Décrivons maintenant les 3 interactions qui nous concernent.

1.1.2.3 Effet photoélectrique

L’effet photoélectrique (schéma figure 1.5) est I'interaction d'un photon avec un électron d'une
des couches internes (1’électron est tres [ié*) au cours de laquelle le photon disparait et I’électron
est éjecté (photoélectron) ; I’énergie du photon E, est transférée a I’électron qui a donc une énergie

! Définition de I'os : http://physics.nist.gov/cgi-bin/Star/compos.pl?refer=ap&matno=119


http://physics.nist.gov/cgi-bin/Star/compos.pl?refer=ap&matno=119
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Figure 1.5: Illustration
de I'effet photoélectrique

cinétique égale a celle du photon incident amputée de I'énergie de liaison E; qu’il a fallu au
photon pour éjecter cet électron:

Ec=E —E

L’effet photoélectrique est extrémement dépendant de I'énergie du photon incident ainsi que
du numéro atomique Z de 'atome cible. L’approximation généralement donnée pour cette dé-
pendance est :

Gph(E) X W,Ol\ln S [4,5] (18)
0

Uneillustration de cette proportionnalité est donnée en figure 1.6. On y voit des cassures dans les
courbes d’atténuation qui correspondent aux énergies de liaison des couches électroniques suc-
cessives des atomes considérés (de la plus proche a la plus éloignée, on trouve la couche K, puis
L, puis M, etc.). Au cours d"une interaction photoélectrique, pour éjecter un électron, le photon
incident doit avoir une énergie strictement supérieure a 1'énergie de liaison de cet électron. Or la
densité surfacique des électrons est nettement plus faible sur une couche électronique que sur la
couche qui lui est immédiatement inférieure. Il en résulte que la probabilité d'interaction pho-
toélectrique chute brutalement lorsqu’on passe d’une énergie incidente légérement supérieure
a I'énergie de liaison E; d’une couche a une énergie incidente légérement inférieure a E,. Ceci
justifie la présence des ruptures dans la courbe appelées edge et qui apparaissent pour chaque
couche électronique de I'atome. Parce que ces edges dépendent de Ey, ils sont caractéristiques de
I’atome cible et pourront étre utilisés comme signature de 1'élément cible, comme par exemple
dans «l'imagerie au K-edge » décrite en section 1.3.2 page 44.

Apres interaction, du fait de la vacance sur I'une des couches de son nuage, 1’atome se trouve
dans un état excité et retournera a un état stable en émettant un électron Auger ou un photon de
fluorescence (photoélectron). La fluorescence se produit lorsqu'un électron d"une des couches

Le caractere [ié d'un électron se mesure au regard de son énergie de liaison face a I'énergie du photon incident. Un
électron avec une énergie de liaison du méme ordre de grandeur que l’énergie du photon incident (E; ~ E,) sera
considéré comme lié a son atome face au photon. Au contraire, si E; << Eo, 1’électron sera considéré comme libre.
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Figure 1.6 : Coefficient d’atténuation linéique photoélectrique, illustration des edges :
quand I’énergie d"un photon augmente, il devient capable d’expulser un électron d"une
couche plus profonde, la section efficace augmente soudainement. Ici figure les edges des
couches K, L (et M) pour le plomb et I'iode. La rupture K est nette contrairement aux L
et M du fait des subdivisions de couches de ces derniéres. L’iode est couramment utilisé
comme agent de contraste (non toxique et particuliérement absorbant). L’utilisation de
son K-edge donne «1'imagerie au K-edge » décrite en section 1.3.2 page 44.

externes prend la place vacante laissée par le photoélectron ; un photon dont 1’énergie est la diffé-
rence des deux énergies de liaison est alors émis. Les raies de fluorescences sont caractéristiques
de chaque atome. Les éléments léger (Z < 20) préféreront I'émission Auger (dans 8o % des cas)
contrairement aux éléments plus lourds qui eux préféreront la fluorescence. Le phénomene de
florescence est aussi discuté dans la section 1.1.3.1 page 23.

1.1.2.4 Effet Compton

Contrairement a l'effet photoélectrique, lors d’une interaction Compton, le photon incident
n’est pas absorbé mais est simplement dévié de sa trajectoire initiale (illustration figure 1.7).
C’est un phénomene de diffusion, au cours duquel le photon laisse une partie de son énergie a
I’électron avec lequel il est entré en collision. La conservation de la quantité de mouvement et de
I’énergie au cours de la collision permet de relier ’angle de diffusion du photon et ses énergies
ex ante et ex post :

E 1 (1.0)
By 1+ mEOCZU —cos0) 9
avec
Eo = énergie du photon incident keV
E = énergie du photon apres collision keV
mec? = 511 keV
0 = angle de déviation du photon
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Figure 1.7: Illustration
de I'effet Compton

La théorie de I'effet Compton a été formulée par Klein et Nishina en 1929 (Klein et Nishina,
1929) ; cette théorie nous donne la section efficace électronique3 différentielle pour l'interaction
Compton :

dokN(8,Ey) 1r2 1
dQ 2 e[1 + o1 —cos@)]2
o*(1 —cos0)?
14+ (1 —cos0)

(1.10)

X |1+ cos?0 +

ol ’on a introduit

o = Eo/(mec?)
= énergie du photon incident normalisée
Te = 2.81777 x 10713 cm
= rayon classique de I’électron
doX¥N/dQ = section différentielle de Klein Nishina

[ cm?/électron/st]

En figure 1.8 est tracé do*N/dQ en fonction de I'angle de diffusion pour deux énergies de
photons incidents différentes ; on constate que plus 1'énergie du photon est haute et moins la ré-
trodiffusion (c’est-a-dire la diffusion vers I'arriére) est importante. A basse énergie, un photon a
quasiment autant de chance d’aller vers 1’avant que vers l'arriére. Dans le contexte de I'imagerie
médicale, la présence de cette déviation dans la trajectoire des photons dégradera I'image. En
effet, comme nous le verrons plus loin (section 1.2 a la page 29), en tomodensitométrie, on doit
considérer les trajectoires des photons comme rectilignes ; en clinique, on placera des grilles de
collimation devant les détecteurs pour éliminer les photons ayant subi une trop grande dévia-
tion.

[e8)

la probabilité vaut pour une interaction entre un photon et un électron libre*
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Figure 1.8 : Distribution de la section efficace différentielle de Klein Nishina
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Figure 1.9: FEcart des mesures réelles (les courbes en pointillés) de section efficace avec
la théorie de Klein Nishina (courbes en trait pleins XN provenant de 1’équation (1.12))
pour quelques éléments. Les données réelles proviennent de NIST (Berger et coll., 2010).
Rappel : 1b =10"% cm?

En intégrant 1’équation (1.10) suivant chaque angle, on obtient la section efficace totale élec-
tronique de Klein-Nishina :

14+ 2 o

KN (Eg) = 27tr§[] + o <2(1 +o)  In(1 —i—20c)> N In(1+ 2«) 1+ 3«

o? o (14 2a)? (111)

Pour obtenir la section efficace atomique o™, il suffit de multiplier k™ (Ey) par le nombre d’élec-
trons de I'atome :

KN (Eg) = Z x 0¥N(Eo) (1.12)
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Celle-ci est tracée sur la figure 1.9 accompagnée par les valeurs réelles pour trois éléments
différents. Notons que la théorie s’accorde tres bien avec les mesures réelles pour des énergies
de photons incidents élevées. A plus basses énergies, la section efficace réelle est beaucoup plus
petite que celle théorique. Cet écart est d1 au fait que I’hypothése d’électron libre sur laquelle
repose la théorie s’effondre a basse énergie, 1’énergie de liaison des électrons entre alors en jeu.
Plus I’énergie du photon est proche de cette énergie de liaison, plus grand est 1’écart entre la
théorie et la réalité. Notons que ces différences ont lieu dans des domaines d’énergies ou l'effet
Compton est moins probable que les autres interactions.

De I’équation (1.4), page 15, on obtient le coefficient d’atténuation massique Compton pc/p:

N
% = VAGEN (1.13)

et en utilisant I’équation (1.12), et le fait que Z/M ~ 0.5, sauf pour I'hydrogene :

Hc YA NA KN
- — —O'e
p M
ox okN
wc/p est donc indépendant de Z.

1.1.2.5 Effet Rayleigh

Au cours d"une diffusion Rayleigh, le photon incident est diffusé par le nuage électronique de
I’atome, et I'atome n’est ni excité ni ionisé. Le recul de I’atome est faible, ainsi ’angle de diffusion
est relativement faible. L’énergie du photon ré-émis est quasiment la méme que celle du photon
incident.

Le calcul de la section efficace théorique est tres difficile (basé sur les fonctions d’onde) et peut
étre estimé seulement pour ’hydrogene.

Cet effet survient plus fréquemment pour des photons incidents de basses énergies et dans des
matériaux de Z élevé. Bien qu’il soit plus fréquent que I'effet Compton, il reste négligeable devant
I'effet photoélectrique, comme cela est illustré figure 1.4 page 17. Notons aussi que l'interaction
Rayleigh ne participe pas au dép6t de dose mais contribue a diminuer la qualité de 'image dans
le domaine du diagnostic médical.

1.1.2.6 Resumé

La dépendance en énergie et en matériau des 3 interactions décrites est résumée dans le ta-
bleau 1.1.

effet (11/p) Z E
photoélectrique o ZW %
Compton ox Z°

. 1
Rayleigh xZ 35

Tableau 1.1: Importance desinteractions en fonction dunu-
méro atomique et de 1’énergie



Figure 1.10: Illustration de la fluorescence, un
électron de la couche M migre vers la couche K
en émettant un photon d’énergie Ex — Em.

1.1.3 Production des rayons X

L’imagerie médicale utilise donc l'interaction de rayons X avec la matiere. Ces rayons X
peuvent étre produits selon deux processus distincts : la fluorescence et le bremsstrahlung.

1.1.3.1 Fluorescence X

Un photon de fluorescence est émis par un atome lors des transitions électroniques produites
par des vacances dans une couche électronique. Lorsque qu’un électron avec une énergie de liai-
son by, transite vers une couche plus profonde ot I’énergie de liaison est E,, un photon d’énergie
E, = B4 — Ep est émis. La transition se nomme Xy; ot X est la couche électronique d’arrivée
(K, L, M, ...) et y vaut « si I’électron vient de la couche la plus proche, {3 s’il provient d"un peu
plus loin. i est nécessaire pour distinguer la sous couche de départ, i vaut 1 si le choix de sous
couche maximise E,, 2 s’il place E, second, etc. Cependant toutes les transitions ne sont pas pos-
sibles, celles-ci doivent observer les « regles de sélection » (conservation du spin et changement
de parité).

Les énergies de liaison dépendent du numéro atomique Z, ce qui rend 1’émission de ces pho-
tons caractéristique de 'atome. Cela est utilisé notamment en « spectrométrie de fluorescence
X».

Le phénomene de fluorescence intervient lors de la production des rayons X mais aussi lors
de leur détection.

1.1.3.2 Bremsstrahlung

Le terme bremsstrahlung, qui se traduit en frangais par « rayonnement de freinage », désigne le
processus de production de rayons X lors du ralentissement de charges électriques. Le ralentisse-
ment se fait soit par champ magnétique (dans les synchrotrons par exemple), soit par interaction
inélastique coulombienne entre les charges et le noyau d"un atome.
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Pour le cas qui nous intéresse, la production se fait a
lI'intérieur de I'anode d"un tube a rayons X. Dans ce- _|
lui-ci, schématiquement, on trouve du vide dans le- flameni ) = faiSceau d'électrops _\ﬂe
quel coexistent une anode (souvent appelée «cible ») i

et une cathode. La cathode est un filament de tungs- |
téne parcouru par un fort courant qui a pour effet

une émission d’électrons (phénomene thermoélec-
trique). Une différence de potentiel (de ’ordre de la rayons X
centaine de kV) existe entre cette cathode et'anode,  Figure 1.11: Schéma d’une source de rayons X
ce qui a pour effet d’accélérer ces électrons vers

I’anode. La plupart de I'énergie cinétique (99 %) est convertie en chaleur (I’anode est donc congue

pour dissiper cette chaleur), le reste est converti en rayons X par bremsstrahlung et fluorescence
X.

s

—

Avec une différence de potentiel U[kV], les électrons possedent lorsqu’ils arrivent dans 1’anode
une énergie cinétique Ec [keV] = el ou e désigne la charge électronique. C’est un niveau de
vitesse relativiste, si on nomme 3 = v/c, ou1 v est la vitesse des électrons et ¢ la vitesse de la
lumiére dans le vide alors :

B(Ec)= |T— ;2 (1.14)

(1+5%)

ol m.c” vaut 511 keV. Par exemple, des électrons avec une énergie cinétique de 100 keV ont une
vitesse 0.53 c. Selon la loi de Duane-Hunt, et par conservation de I'énergie, les photons émis par
bremsstrahlung ont une énergie maximale EJ'“* = Ec.

2

Quand I’électron entre dans le champ électrique d"un noyau de 1’anode, sa trajectoire va subir
une déflexion. Dans le cas qui nous intéresse, la déflexion est 1égere# sinon il y aurait capture, si
bien que la décélération @ que va subir 1’électron est colinéaire a sa vitesse V.

La théorie (une généralisation de la formule de Larmor au cas relativiste mais simplifié au cas
Vv // @ (Griffiths, 1998)) nous donne la puissance rayonnée par unité d’angle solide :
APy ) o (Eo) — e2a? sin?0
dQ % T 16m2epc3 (1— B (Ec) cos 0)

(1.15)

ot l'on a introduit

1
= od
~ 8,85 x 10712 kg 'm3A2s*

€0 = Permittivité du vide

0 = l'angle auquel le photon est émis (figure 1.12)

dPy ) &/dQ est tracé sur la figure 1.12, on y voit la dépendance en 0. Plus I'énergie des électrons
est grande, et plus les photons sont dirigés vers ’avant, sans jamais atteindre les 0° cependant.

4 Dans le cas contraire (la trajectoire est circulaire), on appelle ¢a rayonnement synchrotron.
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Figure 1.12: Distribution angulaire normali-
sé des photons émis lors d'un bremsstrahlung.

Le spectre énergétique des rayons X émis est contenu ici dans la dépendance en a de P. On
pourrait montrer que dans le cas d’une fine cible’, ce spectre est blanc en dega de EJ'™* et nul au
dela, c’est-a-dire :

[, EE
I(E) — { 0 ‘ < LC
0 sinon
Au dela de cette finesse théorique, les cibles ont une épaisseur assez grosse pour qu’il soit impos-
sible aux électrons de les traverser, mais assez fine pour limiter le nombre de fois ot I’électron
est ralenti afin d’éviter I'atténuation du faisceau de bremsstrahlung.

Il est alors difficile d’appréhender théoriquement le spectre d'une telle cible, surtout au vu de
la variété des cibles existantes. Mais en modélisant une cible épaisse comme une superposition
de cibles fines, on peut approcher le spectre (Podgorsak, 2010) par :

I(E) ~ {IO(EC —E) E<Ec

0 sinon
En sus de la tension d’accélération des électrons, il est possible de moduler le spectre a 1’aide de

filtres, comme cela est illustré sur la figure 1.13. Figurent aussi sur le spectre les raies caractéris-
tiques du tungsténe a titre d’exemple.

1.1.4 Détection des rayons X

Avant de parler de détecteurs a rayons X, nous devons nous intéresser a 1’absorption des
rayons X et a I’énergie qu’ils déposent dans la matiere.

Fine signifie que les électrons n’y font qu'une seule interaction bremsstrahlung, ne subissent pas de collision élastique,
n’arrachent aucun électron des atomes.
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Figure 1.13: Cette figure montre l'influence de filtres sur un spectre modéle. Le spectre
est d’abord filtré par une fenétre (ici 250 pm de béryllium (Z = 4)), et ensuite par
2 mm d’aluminium (Z = 13). Sur ce graphique figure aussi les raies caractéristiques
que I'on aura si la cible est en tungsténe (Z = 74).

1.1.4.1 Absorption des rayons X par la matiére

Les interactions des rayons X ont été expliquées section 1.1.2 page 14, iln'y en a pas d’autres
qui entrent en jeu dans leur détection. Les photons ne sont pas mesurés directement mais a
travers leurs interactions avec la matiéere (ici la partie sensible d'un détecteur), et notamment a
travers 1'énergie déposée qui se traduit par la mise en mouvement d’électrons (aux énergies qui
nous intéressent). On peut définir fi, la fraction d’énergie transférée :

ol Ey est 1’énergie des photons incidents, E désigne 1'énergie transférée (en moyenne) du pho-
ton aux électrons. Cela nous permet de définir le coefficient de transfert d’énergie massique e /p :

B _ g B
p p

Comme nous I’avons vu, seules les interactions photoélectrique et Compton sont susceptibles de
déposer de I'énergie, donc :

h
He fphu_P +fo=
P p

avec :



_ Eo—E—Xc
==

E = énergie du photon diffusé (équation 1.9 )

B Eo — Xph 1:C
ph = Eo

Xph = énergie émise par fluorescence . o
X¢c = énergie émise par fluorescence

Notons que X, et Xc sont notés différemment, car méme si leurs principes sont identiques,
les distributions électroniques engendrées par ces deux interactions différent.

Pour obtenir le coefficient d’absorption d’énergie massique Wap/p, il convient de supprimer la
part d’énergie rayonnée (E ,,q) par les électrons mis en mouvement (par rayonnement de freinage
principalement). Si 'on note g le rapport entre I'énergie rayonnée et 1'énergie transférée (g =
E aq/Ew), alors :

Hab Hir
=(1—g)— 1.16
0 g 0 (1.16)

Le coefficient g dépend a la fois du matériel de détection et de 1’énergie des photons incidents.
En pratique, pour des photons d’énergie inférieure a 1 MeV, nous avons g < 0.001 (Podgorsak,
2010), ce qui est négligeable. On considérera alors :

Hab . Htr

0 = ? (117)

On peut alors, a l'instar de 1’équation (1.2), page 15, calculer I'énergie absorbée par unité de
surface sur un chemin P :

Eapb=®Do {1 —exp —J Wab(E,x) dx (1.18)

P

ot B, sera la fluence énergétique, en keV cm 2.

En considérant E ,;, comme totalement absorbée et mesurable, le rapport E /Py nous donne
I'efficacité de détection. Différentes efficacités pour différents matériaux sont présentées fi-
gure 1.14.

1.1.4.2 Détecteurs a rayons X

Dans la plupart des tomodensitometres modernes utilisés dans le domaine clinique, les dé-
tecteurs a rayons X sont des détecteurs a scintillation composés d’un matériau a scintillation et
d’un photodétecteur. On se trouve dans le cas d"une conversion indirecte. Les photons incidents
(dans le domaine des rayons X) déposent de I’énergie dans le matériel scintillant, qui lui méme
émettra des photons que 1'on mesurera dans le photodétecteur.

Dans un cristal de scintillation, aprés le dép6t d’énergie, les structures électroniques se réar-
rangent et vont émettre des photons. Mais ce phénomeéne est peu efficace (Knoll, 2000) et les
photons émis encore dans le domaine des rayons X. En dopant (avec des «activateurs ») les scin-
tillateurs, on va créer des couches intermédiaires dans lesquelles les électrons pourront se placer
lors des ré-arrangements et ainsi les photons émis lors ce ces mini déplacements auront une éner-
gie plus faible, souvent dans le domaine du spectre visible. Il suffit alors de placer un détecteur
sensible dans ce spectre (par exemple une photo-diode) a la sortie du matériel scintillant pour
recueillir le signal.
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Figure 1.14 : Efficacité d’absorption de 500 pm de différents matériaux. On y trouve
deux semi-conducteurs (Si et CdTe) et un scintillateur. On y voit que le silicium n’est
efficace qu’a basse énergie. Mais cela est compensé par sa facilité a étre travaillé, c’est
pourquoi on le retrouve comme substance active dans tant de détecteurs.

A contrario, on peut aussi mesurer directement I'énergie déposée par les radiations. C’est ce
qui est fait a ’aide de semi-conducteurs. Dans ce cas, I'énergie déposée crée une éjection d’élec-
tron, qui lui méme ionisera la matiere sur son passage. Cette ionisation entraine la formation de
nombreuses paires électron-trou. L’énergie Ec nécessaire a la création d’électron-trou dépend
du matériau du détecteur. Le nombre de paires électron-trou est proportionnel a I’énergie dépo-
sée par 1’électron. Sous l'action d"un champ électrique (d"une centaine de volts), ces paires vont
se déplacer dans des sens opposés, et finiront par étre collectées.

Sil’on place un comparateur de charge au niveau de la quantité de charge mesurée, on créera
un détecteur a comptage de photons. Si cette quantité de charge est supérieure a un seuil prédéfini,
le comparateur incrémentera un compteur. C’est ce compteur qui définira le comptage et donc
permettra la formation de I'image. L’existence de seuil nous concerne directement, en effet, com-
parer la charge collectée revient a comparer I'énergie déposée et donc celle du photon incident
(pour peu que le photon soit complétement absorbé). On peut des lors obtenir une information
spectrale dans I'image.

Au CPPM, a été développé le XPAD3 (Pangaud et coll., 2006) qui sera plus détaillé en sec-
tion 2.2 de la page 64. Un important « concurrent » est le détecteur Medipix (Medipix Collabora-
tion), qui est actuellement disponible dans sa troisieme génération ; celui ci, dans sa configuration
110x110 um?(« Spectroscopic Mode ») dispose de 8 seuils par pixel.

Si les premiers détecteurs a comptage de photons reposaient sur le silicium pour absorber les
photons, la génération en cours utilise du CdTe (tellure de cadmium) ou CdZnTe® (tellure de
cadmium-zinc), ce qui leur permet d’avoir une efficacité défendable pour la tomodensitométrie
humaine (ot1 les photons ont en moyenne une énergie comprise entre 50 et 70 keV (Johnson et
coll., 2007) ). Cependant ce type de détecteur souffre de son taux de comptage maximal : les

6 Formule souvent réduite au sigle « CZT » dans la littérature



1.2

plus rapides présentent un taux de comptage maximal de 20 x 10° coups mm 25~ alors que les

sources classiques imposent un flux de I’ordre de 103 coups mm s~ (Iwanczyk et coll., 2009).

Reconstruction tomographique

Dans la section section 1.1.1 (page 14), nous avons expliqué que les scanners a rayons X four-
nissent des projections de 1’objet imagé. Il s’agit dans un deuxieme temps de reconstruire 1’objet
imagé en 3D et il est nécessaire pour cela d’appliquer un algorithme de reconstruction tomogra-
phique qui prend en entrée les projections acquises.

1.2.1 Méthodes analytiques

Dans le monde de la tomodensitométrie a faisceau conique, ’algorithme le plus utilisé est sans
aucun doute celui développé par Feldkamp et Davis et Kress en 1984 (Feldkamp et coll., 1984) :
FDK. Celui-ci est une approximation conique de la méthode de rétroprojection filtrée (RPF, ou
FBP en anglais) qui est définie pour des projections acquises dans une géométrie pour laquelle
les rayons X émis par la source sont paralleles entre eux. Nous allons dans cette partie expliquer
le principe de la rétroprojection filtrée.

1.2.1.1 L’opérateur de projection

A l'aide de la figure 1.15, définissons la transformée de Radon R, c’est-a-dire la formulation
mathématique de I'opérateur de projection qui n’est rien d’autre, en 2D, que l'intégration de la
fonction qui nous intéresse le long d"une droite (ici la ligne bleue) :

RIf](u,0) = po(u)

= J f(ucos® —vsinB,usin 0 +vcos0) dv (1.19)
ottl’on a
0 = l'angle entre les repéres (x,y) et (u,v)
x\) [(cos® —sinO)\/u
y/ \sin® cosO v

L’ensemble des {pg, V0} forme le sinogramme S. Un exemple de sinogramme est donné fi-
gure 1.16 avec ’objet imagé associé.

On peut réécrire I’équation (1.19) dans le repere (x,y) a l’aide de 9, la distribution de Dirac.

Pe(

r

—0Q

R[] (u, 0) =

u)
J f(x,y)d(xcos®+ysin® —u) dxdy



Figure 1.15: Illustration du principe de projection paralléle.
po(u) est la projection des f le long de la fleche bleue. (u =
xcos@+ysind,x =ucos® —vsinB,y =usin® +vcos0)
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Un exemple de fantéme simple Un sinogramme composé de 360 projections
réparties régulierement autour de 1’objet.

Figure 1.16 : Illustration de la transformée de Radon R tel que définie dans 1’équation (1.19)

1.2.1.2 L’opérateur de rétroprojection

On définit la transformée duale de la transformée de Radon, la rétroprojection que nous nom-
merons B pour 1’anglais « backprojection ». Celle-ci consiste, pour un point (x,y), a sommer les

contributions provenant de toutes les projections po(u) :

Blpl(x,y) = | po(u) do

o%ﬁ

L’action de cet opérateur est analogue a un épandage. Cependant le résultat de la rétroprojection

n’est pas une reconstruction de I'image f(x, y) (cf figure 1.17).
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Figure 1.17: Rétroprojection telle que définie dans I’équation (1.20) en utilisant dans chaque cas un nombre diffé-
rent d’angles du sinogramme de la figure 1.16 (page 30). On peut voir une composante non nulle (le disque) qui
apparait en raison de I'épandage.

1.2.1.3 Théoreme de la coupe centrale

Avant de reconstruire 1’objet, nous devons faire un détour par 1’espace des fréquences, détour
que nous effectuerons grace au théoréme de la coupe centrale. En effet, celui-ci établit un lien entre
la transformée de Fourier 1D des projections et la transformée 2D de I'image f(x,y). Par la suite,
nous noterons vy (et vy, etc.) le pendant fréquentiel de la coordonnée spatiale x (et y, etc.). Notons
aussi J7 (respectivement J,) I'opérateur transformée de Fourier & une dimension (respectivement
a deux dimensions). De méme F;' et (F;' ) désignent les opérateurs de la transformée de Fourier
inverse.

La transformée de Fourier 2D de I'image f(x,y) s’écrit :
Fivs, ) = Balfl v, vy) = || flxyle @rom) axdy (1.21)

et la transformée de Fourier 1D des projections pe(u) s’écrit dans le systéme de coordonnées
polaires (v, 0)7 :

Po(vu) = Filpel(vu) = J pe(u)e ™ Ve du
ol 'on introduit la définition de pg a partir de f:

= J J f(ucos® —vsin®,usind® +vcos 0)e ™V du dv

en passant au systéme de coordonnées (x, y) :

7 systéme défini par les équations v, = v, cos0 et vy = v, sin@

b
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0 o
— J J f X y 712’/TVU,(X cos 0+y sin 0) dy dx
00 —00

ott I'on reconnait I’équation (1.21), la transformée 2D de f au point (vy = v, cos0,vy =
Vv, sin@):

Pg(vy) = F(vy, Vg)

Nous venons de démontrer le théoréme de la coupe centrale. Celui-ci peut se réécrire de maniere
plus concise :

T [pe] (Vi) = F2 [f] (v cos 0, v, sinB) (1.22)

1.2.1.4 Rétroprojection filtrée en faisceau paralléle
En écrivant que f n’est rien d’autre que 'inverse de sa transformée de Fourier :

f(X)y) = Ein] [EFZ [ﬂ] (nyvy)

o0 o0
= J J F(vy, vy ) e20v %) gy, dy,

—00 —00

ce qui se réécrit, en coordonnées polaires :

O%SJ

o0
J F(vy cos 0, vy sin 8)v,e?™ " dv, do
0

on applique le théoreme de la coupe centrale de I’équation (1.22) :

o%r:\]a

o0
J Po(vy)vye?™ut dv, do (1.23)
0
on peut montrer, avec des considérations de symétrie, que cela est égal a :
7T 00
= J J F(vy cos 0, vy sin 0)|v, ™« dv, de
0 —oo

Ce que l'on peut réécrire :
f(x,y) =3B [?1_1 [|Vu|P8H (X>y) (1-24)

L’image f(x,y) s’obtient donc comme la rétroprojection, non pas des projections simples, mais
des projections filtrées. Le filtre est simple, et nous avons directement son expression dans le
domaine fréquentiel : il s’agit du filtre rampe H(v,) = |v,|. L’algorithme de reconstruction com-
porte donc deux étapes:
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Figure 1.18 : Rétroprojection filtrée telle que définie dans I’équation (1.24) en utilisant, pour chaque cas, un nombre
différent d’angles du sinogramme de la figure 1.16 (page 30). On peut voir que la composante non nulle (le disque)
qui apparaissait sur la figure 1.17 (page 31) a disparu.

— Filtrage monodimensionnel des projections dans 'espace de Fourier : P§(v;) = P (v, )H(v;)
— Rétroprojection des projections filtrées

Il porte donc le nom de rétroprojection des données filtrées ou « filtered-backprojection »
(FBP). Une mise en image de cet algorithme est donné en figure 1.18.

Le filtre rampe n’est pas a support borné (ce qui pose probleme dans un milieu discret) et n’est
pas majoré (il amplifie les hautes fréquences et donc le bruit). Pour cela, on utilisera en pratique
un filtre d’apodisation qui atténuera les hautes fréquences.

Pour garder la généralité a propos de ce filtre, remplacons le par un filtre général H dans
I’'équation (1.23) :

flx,y) = J J Py (v H(ve ) e 2™t dv,, dO
0 —o0

En écrivant h = F;'[H], ce produit dans l'espace des fréquence se traduit par une convolution
dans le domaine spatial :

J po(u)h(u—u') du’ do (1.25)

soit
flx,y) = J (po * W) (W) dO
0

1.2.1.5 Rétroprojection filtrée en faisceau en éventail

La figure 1.19 montre I'équivalent de la figure 1.15 de la page 30 dans le cas d"une géométrie
en éventail et d'un détecteur plan. Comme dans le cas paralléle, I'idée est d"aboutir a une formule
de type « rétroprojection filtrée ».
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Figure 1.19 : Illustration du principe de projection en éventail d’un angle
. cg(u) (c pour conique) est la projection des f le long de la fleche bleue.

L’utilisation d"une géométrie conique permet de bénéficier de tout le cone fourni (cf figure 1.11
de la page 24) par la source a rayons X. Il n’est plus nécessaire de collimater les rayons X pour
qu’ils soient paralleles. Le temps d’acquisition d"une projection en est réduit d’autant (il n’est
plus nécessaire de déplacer la source parallelement au détecteur).

De I’équation (1.25), on peut tirer :

f(x,y) = J J Po(uW)h(xcosO +ysin® —u') du’ do (1.26)
0 —oo

Raisonnons sur la figure 1.20. Le détecteur et la source sont en rotation autour de l'origine
(le point O) d'un angle 3 ; le détecteur est symbolisé par la droite (D;D;) que nous faisons pas-
ser par l'origine par commodité. Celui-ci est paramétré par la variable s (distance OA sur la
figure 1.20). On nommera cg(s) la projection conique sur (DD;).

Considérons le rayon (SA). Si nous étions en géométrie parallele, ce rayon nous fournirait une
projection pg(u) avec u = OC et 0 sur la figure 1.20. Nous avons une relation de passage entre
les données parallele et conique donnée par :

u=scosy 0=p+v

soit, en utilisant la distance D = SO :

D
u= S =P+ arctan% (1.27)

VD2 + 2
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Figure 1.20: Cette figure illustre les parametres et coordonnées utilisées. En sus, nous

aurons D = SO, U = SP

En appliquant "équation (1.26) au point E de la figure 1.20 de coordonnées polaires (r, ¢),
c’est-a-dire :

x=r1cosP y=rsinod

alors nous avons :

T o0

Td):J pelu

0 —oo

h (rcos(6 —¢) —u') du’de (1.28)

L’idée maintenant est d’injecter dans cette équation les équations (1.27). Apres maintes substi-
tutions, déja effectuées (Kak et Slaney, 1998), nous obtenons :

2r

1 oo
fr, ) = %J u J cp(s)n (s’ —s) \/DzLiJrsz

0

dsdp (1.29)

ol U est le rapport entre la distance SP et la distance OS (cf figure 1.20), c’est-a-dire la projec-
tion de la distance entre le point source S et le point E(x,y) sur le rayon central (celui passant
par l'origine (SO)) et la distance de la source a I'origine (SO). Notons le retour des projections
coniques cg.

On peut complétement expliciter ces données :

SP D+OP D+rsin(p—¢)

U=80s=—D ~ D

La variable s’ dans 1’équation (1.29) représente la distance OA et s’exprime, en appliquant le
théoreme de Thales :
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soit

SO_D rcos(p —d)
SP " D+rsin(f—d¢)

On peut réécrire I’équation (1.29) a I'aide du produit de convolution :

21
1

0

La reconstruction s’effectuera en trois étapes :
. .. D N .
— construire les projections b X Cp apartir de cp
— filtrer les projections modifiées
— Effectuer une opération de rétroprojection (telle que définie a I’équation (1.20) ) pondérée

par le coefficient 1/U2.
1.2.1.6 Reconstruction 3D en faisceau conique

A l'instar du passage d’une géométrie paralléle 2D a une géométrie conique 2D, le passage a
une géométrie 3D conique permet aussi d’accélérer 1’acquisition. La troisieme dimension, si on
la placgait dans la figure 1.19 page 34, serait suivant (0z).

L’idée de la méthode FDK, développée par Feldkamp, Davis et Kress (Feldkamp et coll., 1984),
est de traiter chaque plan du cone séparément, et donc en fait de traiter chaque « éventail » sé-
parément (cf figure 1.21).

Nous repartons de I’équation (1.29), écrite avec « p » au lieu de « s » :

21t o)
17 1 D
fr,d)=5| 5 | cs(P)h(p/—p) ——=—=dpdp
2wl o

Le repére polaire (1, ¢) est fixe, exprimons les données dans le repere associé a la source (ro-
tation d’angle 3 autour de Oz). Plagons nous maintenant dans le repére tournant (u,v) (cf fi-
gure 1.22)

u=xcosB+ysinf v= —xsinf+ycosf
avec toujours

x=r1cosd y=rsind
ce qui nous conduit a écrire (simplement en réexprimant) :

Du D—v
p— u:
P=p=y D




Figure 1.21: Illustration du caractére 3D : les éventails bleu ( ) et violet ( ) sont

obliques par rapport a I'éventail orange ( )- Le détecteur est symbolisé par la grille
grise (—)

S
Figure 1.22: Description du changement du systéme de coordonnées (u, O, V) (tv,

I’éventail n’est pas oblique) au systeme (i, 6, 9) (tb, I'éventail est oblique)

ol, rappelons le, D est la distance SO.

2n 0
1 D \’ D D
0 —00
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Traitons maintenant le cas ot le faisceau est oblique (symbolisé en bleu sur la figure 1.22). Notons
w son obliquité (c’est-a-dire la distance OQ). La distance source détecteur devient alors :

AN PAY

D =S50 = vD? +n? (1.30)

Quel que soit le systéme, la source accomplit la méme distance lors de chaque déplacement
d’angle df3 :

Ddp = Ddp
ce qui implique :
A dpD
dp = ——— 1.31
6 1/D2 +W2 ( 3)
1706\ [ B4 b
A A A u A
f(i,v) = EJ (ﬁ A> J ¢s(p,whh (f) " —P> ————=dpdf (1.32)
Le retour aux coordonnées (u, Vv, z) s’effectue grace aux relations :
N voowv f W_ oz
- 57D D D—s

A l'aide de celles-ci, ainsi que de I’équation (1.30) et de 1’équation (1.31), ’équation (1.32) de-
vient :

21

17( DV Du D
f(u,v,Z)ZZJ (D—V) J Cﬁ(p>w)h(D_v_p> \/m
0

—00

dpdp

Cette équation symbolise I’algorithme de reconstruction FDK, que 1’on peut réécrire a l'aide du
produit de convolution. On y reconnait une convolution des projections par le filtre h suivie
d’une rétroprojection pondérée. La méthode FDK fournit une reconstruction exacte dans le plan
de rotation (z = 0). En dehors de ce plan, il manquera des données pour reconstruire de maniere
exacte. Dans la pratique, on se bornera donc a ne considérer que le volume reconstruit proche
du plan (z = 0) de rotation. Les opérations nécessaires a I’accomplissement de cet algorithme
sont simples et parallélisables, ce qui en fait 1’algorithme de prédilection en tomodensitométrie.

1.2.2 Méthodes itératives

1.2.2.1 Introduction

Nous l'avons dit, la rétroprojection filtrée est la méthode de choix en clinique. Mais elle pré-
sente quelques désavantages comme le fait qu'une tres grande statistique est nécessaire pour
effectuer de belles reconstructions alors que la réduction de la dose reque par les patients au cours
d’un examen est un enjeu majeur. De plus, elle nécessite des données importantes, c’est-a-dire
un jeu complet de données est nécessaire pour l'appliquer. C’est dans ce cadre particulier qu’in-
terviennent les méthodes itératives.
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Figure 1.23: Principe de la discrétisation de f. En superposant une
grille a f, on suppose f constante dans chaque case de la grille. pq
désigne la projection de f selon la droite =~ .

Paradoxalement, les méthodes itératives sont les plus intuitives, mais elles ne sont quasiment
jamais utilisées en clinique a cause du temps de calcul et plus encore de la quantité de mémoire
requise.

Ici, comme dans "approche analytique, nous voulons reconstruire un volume f(x,y, z). Par
simplicité, nous allons nous placer en deux dimensions, le probleme étant le méme en trois di-
mensions. Nous voulons donc reconstruire f(x,y). L’idée est de superposer une grille sur f et de
considérer f comme constante dans chaque case (cf figure 1.23). En notant fy la valeur de f dans
la case b, cela s’écrit :

B
fx,y) =) fodu(x,y) (1.33)
b=1
ol I'on aura défini ¢ comme :
1 (x,y) € voxel b
Polx,y) = {o iir)lgr)l .

Cette définition de ¢ est la plus courante, mais on peut en rencontrer d’autres comme les
«blobs » qui sont des fonctions a géométrie sphérique en 3D (et circulaire en 2D) centrées sur
les voxels (Lewitt, 1992).

Dans I"équation (1.33), b désigne un voxel et B le nombre total de voxels. Sur la figure 1.23,
nous avons représenté une droite dessinée =. p4 correspond a une projection des différents fy,
le long de cette droite. Sur le schéma, la droite représente un faisceau d qui en tant que tel a
une épaisseur. L'intersection de d avec le voxel b de la grille est notée wy . Sur ce schéma, nous
avons employé une aire comme intersection, mais une configuration plus simple, en supposant
le faisceau infiniment fin, peut étre la longueur d’intersection®.

La formulation de la projection p4 le long de d est donc :

8 En 3D, l'aire d’intersection devient le volume d’intersection.
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B
Pa = Z o Wap (1.34)
b1

L’ensemble des {pg4, d € [1, D]} constitue un ensemble d’équations ou1 d se rapporte & un pixel
de mesure. D est le nombre de pixels, il est égal aux nombre de pixels physiques du détecteur
multiplié par le nombre de projections (il représente donc le nombre de points du sinogramme).
B est le nombre de voxels que 1’on souhaite reconstruire, celui-ci dépend du choix de la grille.

En écrivant :

Wil e Wip ... WiB P1 f]
W= Wq1 e Wab ..« WaB |, P=| Pa etf= fb
Wp,1 ... Wpp ... WDB Pp fB

le probleme se résume donc a déterminer f grace a I'équation matricielle suivante :
p=Wf (1.35)

On dit que W est la matrice systéme et ne dépend que du tomographe considéré et de sa géomé-
trie. Cette équation est a rapprocher de I’équation (1.19) de la transformée de Radon page 29.
L’ensemble des p constitue le sinogramme, et f le vecteur constitué des coefficients d’atténua-
tion.

Le probléeme de reconstruire f a partir de p et connaissant W' est un probleme linéaire. Ce-
pendant, la résolution du systéme linéaire n’est pratiquement jamais possible en pratique parce
que la matrice W est trés grande.

Il a donc été développé plusieurs algorithmes itératifs que I’on peut classer en 2 familles :

— Les méthodes itératives dites algébriques qui seront développées en section 1.2.2.2;
— Les méthodes itératives dites statistiques qui seront développées en section 1.2.2.3 page 41.

1.2.2.2 Méthodes algébriques

Dans le domaine algébrique, nous allons présenter la méthode ART (« Algebraic Reconstruc-
tion Method »). La méthode ART, dans le domaine de I'imagerie, a été introduite par (Gordon et
coll., 1970), mais est connue comme la méthode de Kaczmarz (Kaczmarz, 1937)° en algebre li-
néaire. Celle-ci consiste a corriger les coefficients f, de f en utilisant une projection a chaque
fois. De maniere géométrique, cela s’interprete comme la recherche de l'intersection entre des
hyperplans dont les équations sont celles de I'équation p = W f . Ces hyperplans s’interprétent
comme des contraintes que doit respecter la solution. La recherche s’effectue par projections suc-
cessives de la solution a une itération donnée sur une des contraintes. Ainsi, au moins une des
équations du systeme est satisfaite a chaque itération.

Nous avons représenté en figure 1.24, la résolution en dimension 2. Le probléme est alors
défini par :
p1 = fiwi +fHHwi,

p2 = fiwy + fowa)

9 voir http://jasonstockmann.com/Jason_Stockmann/Welcome_files/kaczmarz_english_translation_1937.pdf

pour une traduction en anglais


http://jasonstockmann.com/Jason_Stockmann/Welcome_files/kaczmarz_english_translation_1937.pdf
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Figure 1.24: Principe de la méthode ART. En dimension 2, les hyperplans (p;) et (pz) sont des droites.
(% est choisi aléatoirement et est corrigée a chaque itération grace a 1'un des hyperplans, I'autre est utilisé
a l'itération suivante.

A partir de 'analyse géométrique, on peut écrire 'équation de mise a jour de ART :

ba— (W),

2
E Wiy
b/

A partir de la méthode ART, a été développée la méthode SART, pour « Simultaneous Algebraic
Reconstruction Technique » (Andersen et Kak, 1984). Dans cette méthode, a chaque itération,
I’ensemble des rayons est utilisé :

n n | Pa— wi
f{) +1) :f£)+ Z( ( )deb (137)
d

E Waq b E Wa v’
d v’

Par rapport a ART, SART offre un bruit réduit sur les images reconstruites, en plus d’étre plus
«gentiment ondulant » comparativement a 1’aspect « poivre et sel » que pourrait offrir ART (Kak
et Slaney, 1998).

fénJrU — f(bn] _|_ Wd,b)b == 1...B (136)

1.2.2.3 Méthodes statistiques

Dans le champs des méthodes statistiques, je vais présenter 1'algorithme ML-EM ( Maxi-
mum-Likelihood Expectation-Maximization) car c’est celui que j'ai implanté et utilisé pour les
reconstructions.
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Cette méthode est d’abord utilisée en tomographie d’émission, ot elle est plus simple & ap-
préhender. Nous allons emprunter ce détour pour présenter cet algorithme dans 1’Annexe A,
» Algorithme ML-EM en tomographie d’émission ¢ a la page 187.

On en tire I’équation de mise a jour (I"équation (A.16), page 194) que I’on applique a la tomo-
graphie de transmission :

(n)
oo Ty Pav 039
Zd Wd,b d Zb' fgj‘]i’

fap représente une donnée incompléte, c’est-a-dire la valeur du voxel b vue par le pixel d du
détecteur comme cela est défini dans le tableau A.1 page 188.

1.2.3 Reconstruction et spectre d’énergie

1.2.3.1 Nombre CT

Dans le domaine de la tomographie par rayons X, ce que nous voulons reconstruire est une
carte des coefficients d’atténuation linéique p, ceux provenant de I’équation (1.2), page 15 :

I=1, exp <—J n(E,x) dX> (1.39)

P

Il est clair que, comme p dépend del’énergie des photons incidents E, il est impossible de compa-
rer des volumes reconstruits avec différents tomodensitometres (dont les spectres d’énergie de
leur tube a rayons X sont tous légerement différents). Pour pallier ce probleme, 1’échelle Houns-
field a été définie avec laquelle les p sont redistribués selon la formule :

eau

pix) —

ueau

CT[HU] = x 1000 (1.40)

Cela placel'eau a O etl’air a —1000. Le nombre CT est une mesure de contraste par rapportal’eau,
plus sa valeur absolue est grande et plus la différenciation avec I'eau sera facile (cf tableau 1.2).

Nous savons depuis le tableau 1.1 de la page 22 que l'interaction Compton est proportionnelle
a la densité et, depuis la figure 1.3 de la page 17 que I'interaction Compton prédomine dans le p
mesuré en tomodensitométrie clinique. Cela conduit a interpréter I’équation (1.40) comme une
comparaison de densité par rapport a celle de 'eau :

p(x) —p=

CTIHU] = == % 1000

1.2.3.2 Durcissement de faisceau

Une autre conséquence qui n’est pas prise en compte dans la reconstruction tomographique
est ce qu'on appelle le durcissement du faisceau. En effet, sur I'étendue d’un spectre, les pho-
tons de basse énergie sont plus absorbés que les photons de haute énergie. Ce phénomeéne fait
que chaque point du patient n’est pas éclairé par le méme spectre. Il en résulte des artefacts de
reconstruction que 1’on doit corriger, a ’aide de traitement d’image par exemple.



Substance CT[HU]
Air —1000
Poumon —500
Graisse —100 to —50
Eau 0

Oedeme ou nécrose 15

Rein 30

Sang +30 to +45
Muscle +10 to +40
Substance grise +37 to +45
Substance blanche +20 to +30
Foie +40 to +60
Os +700 & +3000

Tableau 1.2: Quelques nombres CT de tissus que
I'on peut retrouver chez ’humain

1.3 Tomographie spectrale

Dans cette section, nous allons aborder ce qui justifie le titre de cette thése : la tomographie
spectrale.

Nous présenterons les principes généraux, 1'intérét qu’elle peut avoir en clinique et précli-
nique ainsi qu'un état de l’art de ce qui se fait dans le domaine de la tomographie spectrale.

1.3.1 Introduction

Nous l'avons vu lors des sections précédentes, le but de la tomodensitométrie d’absorption
est de reconstituer une carte des coefficients d’atténuation p d’un objet a I'aide de mesures I
(tel que défini dans 1’équation (1.3) a la page 15) d’atténuation d’un faisceau Iy et d"un algo-
rithme de reconstruction. Rappelons 1’équation (1.3), équation d’acquisition avec un faisceau I
polychromatique :

I:J IHh(E) exp (—J w(E, x) dx) dE (1.41)
0 P

On sait aussi depuis I’équation (1.7), page 16, que
Vx,VE € [1 keV, 100 keV] y H(ny) = th(ny) + HC(ny) + HR(E)X) (1-42)

La composante Rayleigh est négligeable (section 1.1.2.5, page 22), aussi, on considérera dans la
suite que :

H(E,X) = th(E»X) + HC(E)X) (143)
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Figure 1.25: Dépendance en Z des interactions Compton et photoélectrique. On y voit
une forte dépendance de 1'effet photoélectrique et une dépendance linéaire entre pc/p
et Z. Les ruptures photoélectriques sont les présences de K-edge (section 1.1.2.3 de la
page 17 et section 1.1.3.1 de la page 23).

Cependant, la décomposition peut aussi s’effectuer, pour un endroit de 'objet, suivant la com-
position en terme de matériaux (selon I’équation (1.5) page 15) :

w(E,x) = Z fi w(E, ) (1.44)

Le but de la tomographie spectrale est alors de remonter jusqu’a l'une ou l’autre de ces décom-
positions, ou au moins a en estimer les termes les plus importants, en utilisant une informa-
tion énergétique (et donc spectrale). Une méthode validée au CPPM est présentée section 1.3.2,
page 44, dénommée « imagerie au K-edge ». Une seconde méthode sera développée a partir de
la section 1.3.3 en page 48.

De part sa nature et sa dépendance en Z (cf. figure 1.25), c’est la composante photoélectrique
qui donne le meilleur contraste. Cependant, lorsqu’on monte en énergie, I'interaction Compton
devient dominante (figure 1.3 page 17), ce qui nuit au contraste (figure 1.25). Or nous savons
qu’en tomodensitométrie clinique, c’est cette derniere interaction qui « fournit I'image ». Dans
ce contexte, la séparation suivant 1’équation (1.43) sera salvatrice car I'image photoélectrique
présentera un meilleur contraste que 'image des .

1.3.2 Imagerie au K-edge

L’imagerie au K-edge, comme son nom l'indique, utilise la particularité de certains agents de
contraste de présenter un saut appelé « K-edge » au niveau de leur section photoélectrique (voir
la figure 1.6 page 19). Les détecteurs a comptage de photon présentés section 1.1.4.2, et tout
particuliérement le XPAD3 présenté dans la section » XPAD3, caméra a pixels hybrides «* du
chapitre 2 ont la capacité de « seuiller » en énergie, c’est-a-dire de ne compter que les photons

19 » Détecteurs a rayons X« page 27
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qui ont déposé une énergie supérieure a un seuil. Cette particularité est utilisée pour capturer
I'information spectrale nécessaire.

1.3.2.1 Imagerie au K-edge par soustraction

Considérons un agent de contraste présentant un K-edge a I'énergie Ex, comme par exemple
l'iode (cf figure 1.26 ), et prenons trois images avec trois seuils différents : E}, = Ex + AE, By =
Ex — AE et Ex. On estime les mesures, c’est-a-dire le comptage dans un pixel par :

I(EL) = J Ih(E) exp (—J w(E, x) dx) dE (1.45.a)
E+AE P

I(Ex) = J IH(E) exp <—J w(E, x) dx> dE (1.45.b)
Ex P

I(Ex) = J IH(E) exp (—J w(E, x) dx> dE (1.45.0)
Ex—AE P

On soustrait alors ces images pour profiter du fait que pour un matériau avec un K-edge, I'atté-
nuation pu n’évolue pas dans le méme sens que pour un matériau sans K-edge :

ExrAE i

I =I(Ex) — I(E}) = I(E) exp <— w(E,x) dx> dE (1.46.a)
Ex I
Ex .

I = I(Ey) — I(Ex) = Io(E) exp <— w(E, x) dx> dE (1.46.b)
E—AE P

L’étape suivante est la reconstruction de I~ et I" qui nous donnera les volumes p~ et u*. Si AE
est bien choisi, on aura alors p~(x) < p*(x) dans une zone contenant de 1’agent de contraste
et W (x) > p'(x) sinon. Le choix de AE est déterminant : si il est trop petit, il diminuera la
statistique, dégradera le rapport signal a bruit et donc la qualité de la reconstruction ; si il est trop
grand, I’effet du K-edge ne sera pas visible et ’agent de contraste ne pourra pas étre identifié. Il
faudra donc l'optimiser au regard du bruit acceptable dans les volumes reconstruits (He et coll.,
2012).

Nous avons démontré la faisabilité (Cassol Brunner et coll., 2013) d"une telle démarche sur des
données acquises a 1’aide de la caméra XPAD. Nous avons dans cette étude identifié et quantifié
des solutions d’iode (qui présente un K-edge a 33,2 keV) et d’argent (qui présente un K-edge a
25,5 keV) de différentes concentrations.

Pour mettre en valeur 1’argent, nous avons utilisé les seuils a Ex. = 21 keV, Ex = 25,5 keVet
EL = 33,2 keV. Pour l'iode, nous avons utilisé le fait que le spectre des rayons X posséde une
limite haute (qui dépend de la tension d’alimentation de la source a rayon X employée, cf sec-
tion 1.1.3.2 page 23 et en particulier la figure 1.13 page 26) qui correspond a E}.. Enl’occurrence,
un choix d’une tension d’alimentation de 40 kV donne E, =40 keV. On acquiert donc direc-
tement I'image I de I’équation (1.46.b). Les autres seuils sont Ey = 25,5 keV, Ex = 33,2 keV.

section 2.2 page 64

45



46

1000.0

—  Jode
Eau

100.0

10.0

p(em™)

1.0

0.1 : : : :
31.0 32.0 33.0 34.0 35.0 36.0

E (keV)

Figure 1.26 : Illustration du choix de Ex autour d’un K-edge, ici celui de 1'iode. On voit
que si on s’éloigne du K-edge (qu'on augmente AE), le bénéfice du K-edge diminue.

Coupe d’un volume reconstruit classiquement volume reconstruit pt (x) — pu(x)
ot1 'on trouve des solutions d’argent avec Ex = 25,5 keV ot les solutions
et d'iode dans un cylindre d’eau. d’argent apparaisse en positif

Figure 1.27: Image au K-edge de données réelles acquises a l'aide de la caméra XPAD3. Images extraites de
(Cassol Brunner et coll., 2013).

Ce choix particulier de seuils nous permet de distinguer I’argent et 1'iode en effectuant trois to-
mographies aux seuils 21;25,5 et 33,2 keV. Pour améliorer encore le contraste, il sera bienvenu
de soustraire les volumes ainsi reconstruits et donc de raisonner directement sur un volume cor-
respondant & ut (x) —p (x) (cf. figure 1.27) ot I'agent de contraste considéré apparaitra comme
positif. La mise en oeuvre de cette technique sur les données acquises au CPPM avec la caméra
XPAD3 a démontré qu’il était possible d’identifier une solution concentrée d’au moins 11 mg
d’iode par millilitre et d’au moins 20 mg d’argent par millilitre.



1.3.2.2 Nombre de seuils et bruit

Nous avons besoin de trois images pour mettre en valeur un agent de contraste. Dans notre
cas les trois images correspondent a trois acquisitions différentes. Cela pose un probleme de
bruit que nous cherchons a résoudre en diminuant le nombre d’acquisitions, en multipliant le
nombre de seuils par pixel par exemple. C’est une question intéressante car le XPAD3 ne permet
qu’un seuil par pixel, la prochaine génération de XPAD promet deux seuils par pixel; et nous
savons qu’il existe déja des détecteurs présentant plusieurs seuils par pixel. Nous examinerons
dans cette partie les conséquences de cette avancée technologique.

Soustraire des mesures comme suggéré dans les calculs de I et de I pose un probleme de
«bruit ». On a en effet dans notre cas :
2 _ 52 2
OT+ = Ol T Oy

Avec plusieurs seuils par pixel (supposons que nous avons le nombre de seuils qu’il nous faut),
les deux images I(Ex) et I(E}) sont acquises au cours d'une méme acquisition. Il est évident
que les deux images ne seront plus indépendantes, elles sont corrélées, un nouveau terme de
corrélation apparait dans I’équation précédente :

0T+ = Ole,) T Ofey) — 2COVIEQI(EL) (1.47)

Le terme de covariance COVI(E ) I(EY) traduit la corrélation entre les deux mesures, corrélation
évidente car le pixel mesure les méme charges.

Le calcul de la covariance est mené dans 1’annexe annexe B, » Calcul de covariance en cas d’ac-
quisition multi-seuils « se trouvant a la page 195. Ce calcul mene au résultat de I’équation (B.8)
que I'on réécrit avec les notations de cette section (cf I’équation (B.4), page 196) :

COVI(EQ),I(Ex) = (I(Ek)) COVI(Ey)I(EY) = <I (E+K)>

N () _ JALED)
01 TRy I T IE)

On peut alors réécrire 1’équation (1.47) :

2 2 2

= Oleg + ey — 2(T(EK))

2 2 2
= e + Oes) — 207k

Ce qui revient a :

On peut résumer les cas ot1 I’on a plusieurs seuils par pixel et les cas otil'on en a qu'un :
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Un seuil par pixel : Plusieurs seuils par pixel :

(1482)  Ofr =0y, + Ol Of+ = e, ~ Oley) (1.49)

Dans le cas ot1il y a plusieurs seuils par pixel , (représenté par les équations (1.49)), la variance
est plus faible que dans le cas ot il n’y a qu’un seul seuil par pixel (représenté par les équa-
tions (1.48)), d’ou1 la volonté de construire des détecteurs avec plusieurs seuils par pixels. Pour
résumer, dans le cas ot on a plusieurs seuils, la différence des deux mesures avec seuil revient
a effectuer une mesure poissonienne des photons détectés dans la fenétre d’énergie définie par
les deux seuils.

1.3.3 Décomposition en interactions

La méthode de soustraction est une méthode simple dans son principe mais qui se limite au
cas o1 'on veut mettre en évidence un agent de contraste avec K-edge. De plus, elle nécessite de
disposer d"une caméra capable de seuiller les images. Il est possible, comme nous allons le voir,
de bénéficier de I'intérét de ces seuils dans une vision plus générale de la tomographie spectrale.

1.3.3.1 Introduction

Comme suggéré dans (Alvarez et Macovski, 1976) pour la premiére fois, nous allons fixer
comme but de la tomographie spectrale de reconstituer chaque terme de I’équation (1.43) de la

page 43.
Il est possible de décomposer chaque p (E,x) en un produit de facteurs a (x)f (E), par
exemple :

1(E,x) = apn(x) fpn(E) + ac(x) fc(E) (1.50)

Les fonctions de base f (E) sont choisies a 1’avance et proviennent de la physique, 1'enjeu est
alors de déterminer les coefficients a (x) qui ne dépendent que de la matiére traversée et non
plus de I'énergie.

La fonction f¢(E) est tirée de I’équation (1.11) de Klein-Nishina (en page 21) :

fo(E) = 1—|—oc(2(1+oc) ln(]—I—Zoc)) +1n(1—|—20c) 14+ 3x

o? 142 o o (1 4+ 2«)?
« est énergie du photon incident normalisée :
o =E/(mec?)

tandis que la fonction de base f,(E) est elle plus empirique :

1
fpn(E) = =2



Notons que cela nous donne des coefficients a (x) indépendants du spectre. Cela sera utile
dans un contexte de reconstruction tomographique (cf. » Reconstruction tomographique 4, sec-
tion 1.2 page 29) ot I'on suppose que les données a reconstruire comme ne dépendant pas du
spectre d’énergie. Un gain de cette méthode sera alors de réduire voire d’éliminer les artefacts
de durcissement de faisceau (cf. » Durcissement de faisceaud, section 1.2.3.2 page 42 )

1.3.3.2 Gain en contraste

Le National Institute of Standards and Technology (surtout connu sous son sigle NIST) fournit
pour les éléments fondamentaux les coefficients d’atténuation linéique et massique qui sont uti-
lisés dans I’équation (1.43). L'International Commission on Radiological Protection (ICRP) quant a
elle nous fournit une formule chimique plausible pour les tissus organiques (comme par exemple
I'os et les tissus mous).

Montrons comment 'on peut estimer a (x) a partir des coefficients provenant de NIST. Pre-
nons par exemple I'eau. NIST nous fournit les coefficients d’atténuation massique dans la plage
d’énergie qui nous intéresse :

VE € [1keV,100 keV], [%} - {HPZ(E)] n {uc;E)}

Cela nous suffit, comme nous connaissons la formule chimique de 1’eau (H20), nous pouvons
calculer les coefficients d’atténuation linéiques des interactions :

VE € [T keV,100 keV], [W(E)] ., = [wpn(E)],, + [Rc(B)] .,

Estimons [aph(x)}eau a l'aide de la méthode des moindres carrés, c’est-a-dire minimisons la
somme :

2
> ([npn(Es )]y, — [apnX)],, Fon(ED)
i

ou E; désigne l'énergie du i éme bin d'un spectre plat. Nous pouvons faire de méme
pour [ac(x)}

L’une des promesses de la tomographie spectrale est le gain en contraste qu’elle peut apporter.
Nous pouvons, a 'aide de nos estimations, déterminer le gain potentiel (et maximal) que 'on
peut tirer de l’estimation des a (x).

eau’

Nous avons introduit en section 1.2.3, page 42, I’échelle Hounsfield utilisée pour représenter
les coefficients d’atténuation. Nous pouvons imaginer aussi y placer les a (x).

On peut trouver sur la figure 1.28 I’évolution du nombre CT en fonction de I'énergie des pho-
tons traversant la matiére pour 3 matériaux distincts. On y voit que globalement, le contraste de
la matiére avec 1’eau évolue dans le sens contraire a 1'énergie.

Nous avons représenté sur la figure 1.28 et sur la figure 1.29 'effet qu’aurait une telle échelle
si I'on y représentait aussi les nombres CT{ac(x)} et CT{a,n(x)}. Les matériaux représentés ont
des densités proche de 'eau, ce qui donne des nombres CT proche de 0.

1.3.3.3 Principes de l’algorithme
1.3.3.3.1 Mise en contexte

En prenant en compte l'étape de détection des rayons X, la mesure sur un pixel i devient :
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Figure 1.28: Le nombre CT est d’autant plus grand en valeur absolue que I'énergie
des photons est faible. Les lignes horizontales représentent les nombres CT{ap}1 (x)} des
matériaux ; ’autre ligne représente le nombre CT traditionnel. Pour le «sang »,le nombre
CT{aph (x)} ne sera utile, en terme de contraste par rapport a 1’eau, que pour des énergies
au dela de 30 keV, énergie largement inférieure a I'énergie moyenne d’un faisceau utilisé

pour l'imagerie clinique.
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Figure 1.29: Représentation du gain en contraste pour quelques valeurs de CT{p},
CT{ac(x)}et CT{aph(x)}. On peut y voir un gain en contraste dans CT{aph(x)} pour cer-
tains matériaux. Les nombres CT{a (x)} sont calculés pour une plage d’énergie comprise

entre 7 et 50 keV.
Lens) = J S(E)D(E) exp —J u(E,x)dx ) dE
Er P

(1.51)



ot l'on trouve :

Et = seuil du détecteur au pixel i
S(E) = spectre de source I(E) modulé grace a la tension
et éventuellement grace a un filtre f d’épaisseur Af
— Io(E) exp (—ui(E) Af)

D(E) = efficacité du pixel i du détecteur pour un faisceau d’énergie E

En posant :

Aph = J aph(x)dx Ac = J ac(x) dx
P P

on obtient :

J W(E, ) dx = Ay Fon(E) + Ac fo(E)
P

I’équation (1.51) devient :
I(ET,S) = J S(E) D(E) exp (— (Aph fph(E) + AC fc(E))) dE (1.52)
Er

Nous nous retrouvons donc avec une équation et deux inconnues. En prenant deux mesures (Y;
et Y2) , on obtient deux équations {Yn =1, (Aph, AC)} qui formeront un systéme ayant

pour solution le couple (A ph, Ac).

ne{1,2}

1.3.3.3.2 Fonction de vraisemblance

En pratique, plus de deux mesures seront utilisées pour rendre le systeme surdéterminé et
améliorer la robustesse au bruit. La résolution classique du systéme n’est alors plus possible.
Nous utiliserons alors la méthode statistique d’« estimation du maximum de vraisemblance ».
Cette méthode, développée par le statisticien Ronald Aylmer Fisher en 1922, est utilisée pour
inférer les parametres de la distribution de probabilité d"un échantillon donné. Elles est intro-
duite en annexe A'. Dans notre cas, il faut considérer la probabilité d’obtenir les mesures Yy,
connaissant les parameétres (Aph, AC), que l’on notera P (Ynl (Aph, AC)) Le «bon couple » de
(Aphy Ac) sera alors celui qui maximise la probabilité précitée.

En notant N le nombre de mesures, on introduit alors la fonction de vraisemblance a partir de
cette probabilité pour I’ensemble des Y7, ..., Yy :

v <Y1, ey YN | (Aph,AC)) =P (Y1, ey YN | (ApmAc))

N
n=

[12 (Ya| (ApnAc))

1

» Algorithme ML-EM en tomographie d’émissiond, page 187 et plus précisément section A.2, intitulée » Algo-
rithmes EM«
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Nous ne connaissons par directement la probabilité P (Yn ‘ (A phy Ac)> mais nous connaissons

P (Yn ‘ L (Aphy Ac)) qui est simplement la probabilité d’obtenir une réalisation Y, en fonction

de sa moyenne I,,. Celle-ci ne dépend que du choix du modéle de statistique de comptage. On
écrit alors :

v <Y1,...,YN | (Ap Ac ) | Ei (Yn | L, (Aph,Ac)) (1.53)

N
n=1

On définit alors le couple solution (//iph, AC> comme :
(ﬁ\ph,//ic) = argmax v <Y1, ey YN ‘ (Aph,AC)) (1.54)
(Aph) AC)

1.3.3.3.3 Statistique Poissonnienne

On peut montrer que dans un détecteur le nombre de photons mesurés suit une loi de Poisson.
La loi de Poisson est paramétrée par sa moyenne, qui est ici I, (Aph, AC). On a alors, d’apres la
loi de Poisson :

(4 (Agnoc)) = L AANT o 1 (180

Ce type d’approche a par exemple été choisie par Roessl et Proska (Roessl et Proksa, 2007). La
fonction de vraisemblance devient alors :

N h)AC)]Y
v (Yh ""YN ‘ ( ph)AC ) H P exp [_In (Aph>AC)]
=1

Maximiser la fonction de vraisemblance est la méme chose que minimiser I'opposé de son loga-
rithme. On définit alors la fonction de log-vraisemblance négative que I’on va minimiser :

£ (Yo Yl (Apny Ac)) = = [v (i, Y | (Apy Ac) )|
= —1In [i]) (Y1,... YN (AplvAC))]

~ n ﬁ ph,Ac)] exp [—In (AphaAC)]

| n=1

I
I\/]z

I, (Aph> Ac) +InYa!]—Yaln [In (Aph) Ac)]
1

3
Il

On va minimiser £ par rapport au couple (A ph, Ac), on peut donc supprimer les termes de £
qui n’en dépendent pas :

Mz

I (Aph> AC) —Yaln [In (Aph) AC)]
1

3
Il

Le résultat (1.54) s’écrit alors :



N
(Aph,//ic> = argmin Z I, (Aph,AC) —Y.ln [In (Aph,AC)] (1.55)
(Aphv AC) n=I1

1.3.3.3.4 Statistique Gaussienne

D’apres le théoréme central limite, lorsque I, (Aph, AC) devient grand, la distribution des Yy,
suit une loi de Gauss de moyenne I, (Aph, AC) et de variance o2 = I, (Aph, AC), et donc:

7 ) - e (- (7))

Mo (4052))

On raisonne sur le logarithme :

1 1/ Ye—1n\’
=3 ()

1 1 1 /Y, —1.\*
Inv= —= ln(er)——lnIn——( d n)
; 2 2 2\ VL,

On cherche donc & minimiser :

1 1 1/ Y=L\’
—Ilnv= —ln(Zﬂ)+—lnIn+—< = n)
;2 2 2\ VL

En ne tenant compte que des termes dépendants de (Aph, Ac), le probleme devient :

AphyAc) = argmin Inl, + < = n) (1.56)
( phy ) (Aph’AC); Via

Dans le cas pratique, nous avons supposé que la variance était supposée connue et était bien
approchée par les mesures Yy, soit ¥n, 0% = I, ~ Y;,. Dans ce cas de figure, le probléme (1.56)
se reformule comme un probléme de moindres carrés :

A A Y, — I\ ?

(A h,Ac) = argmin Z (u) (1.57)

p
(Aph)AC> n \/Y_n

ot N est le nombre de mesures.

1.3.3.4 Introduction d’un K-edge

Il est possible d’utiliser la méthode de décompositions en interaction pour faire de 1'image-
rie au K-edge (section 1.3.2) en modifiant I’équation (1.50). En effet, en présence d’agents de
contraste (Kj) présentant un K-edge, celle-ci devient :
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H(E,x) = apn(x) fpn(E) + ac(x) fe(E) + 3 a(x) i (F) (1.58)

On peut ajouter autant de termes en K-edge que 1'on veut pour peu que 1'on augmente d’au
moins autant le nombre d’équations et donc de mesures. L’évaluation de ay, (x) pour un agent
de contraste donné est facilitée par la forme particuliere de sa fonction de base correspondante
f Ki(E) (cf. figure 1.6), tres différente des fonctions f,(E) et fc(E).

1.3.4 Etat de l’art

Maintenant que nous avons introduit ce qu’est la tomographie spectrale, présentons ce qu’il
se fait dans ce domaine; cet état de I’art est librement inspiré de 'article (Fornaro et coll., 2011).

Comme nous l'avons déja signalé, le fait d"utiliser une information spectrale est évoqué depuis
au moins 1976 (Alvarez et Macovski, 1976). Il est montré dans cet article, a ’aide de formula-
tions analytiques et de simulations numériques, I'intérét que peut avoir le calcul des coefficients
aph(x) et ac(x) pour distinguer le cerveau et la graisse.

Pour obtenir une information spectrale, nous disposons de deux leviers : le spectre que 1’on
pourra modifier pour éclairer différemment 1’objet et le détecteur pour recueillir différemment
les mémes éclairages.

« cOté source »

Le premier type d’approche consiste a réaliser plusieurs tomographies avec des spectres in-
cidents différents, ce que I'on appelle le « CT multi-énergie »'*. La forme la plus courante est
d’utiliser deux sources de rayons X placées a 9o°. En les soumettant a deux tensions différentes
(80 et 140 kVp le plus souvent) et en les filtrant différemment, il est possible de reconstruire des
images tres différentes.

ZeN A

Cette technique est suffisamment mature pour déja étre appliquée sur les scanners commer-
ciaux. Les deux images reconstruites (a 8o et 140 kV) sont présentées au médecin qui peut passer
continiment de 1'une a l'autre, et donc répartir le poids de chaque spectre dans I'image (Gra-
ser et Macari, 2009). Les images sont différentes car les matériaux en jeu atténuent les faisceaux
de rayons X différemment selon le spectre. Cependant, a cause de leur proximité physico-chi-
mique, les matériaux composant le corps humain ne peuvent bénéficier de cette technique, et
l"utilisation d’agents de contraste a haut numéro atomique est requise (cf. figure 1.31).

Il est aussi possible avec cette méthode de générer une carte d’iode a 1’aide d’'une méthode de
décomposition a trois matériaux. Dans cette méthode, chaque pixel de I'image reconstruite est
supposé contenir a la fois 3 matériaux (par exemple de la graisse, du tissu mou et de 'iode). Ces
trois atténuations ayant un nombre CT connu pour chacune des deux acquisitions, il est pos-
sible de créer un nouveau systéme de cordonnées (par exemple (tissus mou - iode), (tissus mou
- graisse)). Les coordonnées du pixel dans ce nouveau repére fourniront une carte d'un des ma-
tériaux, par exemple I'iode. On choisira de surimposer ou de soustraire ces cartes (pour fournir
une image sans produit de contraste appelée « virtual non-enhanced image ») pour le diagnos-
tique (Johnson et coll., 2007), (Petersilka et coll., 2008). Cette approche diminue la dose car la
prise d'une image véritable non contrastée (« true non-enhanced image ») n’est plus nécessaire
(dans le cas de recherche de masse rénale, on passe de 3 acquisitions a 2 (Graser et coll., 2009)
d’ot1 un gain de 33%).

3 «multi energy CT » en anglais



Figure 1.30: Schéma de principe du « CT
multi-énergie ». La configuration rouge a un
champ de vue plus petit que la configuration
bleue.
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Figure 1.31: Coefficients d’atténuation linéique del’iode, de1l’eau et de’os en fonction
del’énergie E. Lorsque que 1’on fait une image a 53 keV et une autre a 71 keV (moyenne
pondérée de spectre a 8o et 140 kVp, (Johnson et coll., 2007)), on a une différence d’at-
ténuation plus grande dans le cas de l'iode que dans le cas de 1'os (A; > Ap).

L’autre approche se place plutot du coté détecteur ot1 I’on sélectionne la partie du spectre qui
nous intéresse.

« cOté détecteur »

A l'aide de détecteurs conventionels, citons 'approche consistant a utiliser des détecteurs en
sandwich pour laquelle deux détecteurs sont superposés. Le premier absorbe les photons de
basse énergie et le deuxiéme ceux de plus haute énergie (Boll et coll., 2008), cf. figure 1.32. Les
images sont reconstruites séparément pour chaque détecteur. L’avantage de cette approche est
qu’il n’est pas besoin de double exposition du patient. Le spectre absorbé est trés dur a cause
de I'épaisseur de la premiere couche, il est d’autant différent du premier, ce qui est un avan-
tage dans le contexte de la tomographie spectrale. Une telle différence n’est pas atteignable dans
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Figure 1.32: Spectre incident sur les différentes couches de détecteur dans une confi-
guration « dual layer ». Le spectre de la premiére couche est le spectre de la figure 1.13
de la page 26, (140 kV, Al 2 mm). Celui de la seconde couche est simulé derriere une
couche de 1,5 mm de sulfate d’oxyde de gadolinium (Gadox).

le multi-CT parce que dans ce cas, une forte filtration produirait une forte diffusion. De plus,
on évite une irradiation a bas kV (80), qui produit finalement peu de signal sur les détecteurs
(Vlassenbroek, 2011).

Cependant, c’est I'émergence des détecteurs a comptage de photons qui va bouleverser ce co-
té-ci de la tomographie spectrale. Les avancées de cette technologie rythment le développement
de la tomographie spectrale. En effet cette technologie permet I’application de seuils en énergie,
c’est-a-dire que le détecteur est capable de ne compter que les photons qui déposent une éner-
gie supérieure a ces seuils. L’idéal bien siir serait un détecteur ot chaque pixel serait capable
de fonctionner comme un spectrometre, c’est-a-dire capable de restituer I'ensemble du spectre
qui le traverse. Cette idée est nuancée par le fait que, pour des tissus humains, les coefficients
d’atténuation ne varient pas trés fortement avec I’énergie. Dans ce cas, des résultats comparables
avec un détecteur idéal sont approchés (Alvarez, 2010).

Comme il a déja été expliqué section 1.1.4.2 a la page 27 les taux de comptage accessibles
aux détecteurs a comptage de photons leur rend inaccessible, pour I'instant, la tomodensitomé-
trie humaine. Cependant de tels détecteurs basés sur du CdZnTe ont déja fait leurs preuves en
mammographie, permettant méme d’obtenir une image de qualité supérieure aux caméras Nal
(Blevis et coll., 2006) et capable de rivaliser avec les nouvelles caméras aux LaBr, (Pani et coll.,
2006).

En tomographie spectrale, les recherches se portent donc sur l'imagerie pré-clinique,
c’est-a-dire sur le petit animal (micro-CT). C’est 1'utilisation d’agents de contraste comportant
un K-edge qui est la plus explorée.

De telles recherches ont déja montré des résultats sur la souris en utilisant comme agents
l'or et I'iode (Roessl et coll., 2011b). Le détecteur utilisé est un détecteur constitué d’une seule
ligne de pixels développé par GammaMedicaldeas. Celle-ci est protégée par 2 mm d’aluminium
(Schlomka et coll., 2008). La partie active est composée de 3 mm de CdTe (Cormode et coll,,
2010). Cette équipe utilise la variation présentée section 1.3.3.4 page 53.



Une autre équipe, « MARS research group »'4, a aussi montré des résultats sur souris (Ander-
son et coll., 2010), leurs travaux se basent sur le détecteur Medipix2 (Llopart et coll., 2002) qui a
comme élément absorbant 300 pm de silicium. Les agents de contraste utilisés sont I'iode et le
barium. Ils utilisent une analyse en composantes principales'> (Butzer et coll., 2008) pour faire
ressortir les agents de contraste sur les images.

« coté CPPM »

L’état de 1’art nous le montre, la tomographie spectrale se développe activement et ses pro-
messes sont nombreuses. Les principaux fabricants développent leur propre systéme de tomo-
graphie spectrale.

Au CPPM, nous disposons d’un contexte particulier. En effet depuis une dizaine d’année,
I'équipe d’imagerie développe un détecteur a comptage de photons, le XPAD qui en est au-
jourd’hui a sa troisieme génération. Autour de lui, 'équipe a également un systeme flexible de
micro-CT, le PIXSCAN. Celui-ci a démontré qu'il était capable de rivaliser avec les standards du
domaine de la tomodensitométrie.

Dans le méme temps, nous avons fait en sorte de disposer de plusieurs sources a rayons X,
de plusieurs filtres tres facilement interchangeables. Et, dernier argument mais non le moindre,
le détecteur XPAD3 est capable de seuiller en énergie les rayons X. Nous réunissons donc trois
technologies utilisées dans le monde de la tomographie spectrale.

C’est donc naturellement qu’un travail sur la tomographie spectrale doit avoir lieu. Nous en
définirons les bienfaits, et les limites. Et bien s{ir nous établirons une preuve de concept a 1’aide
de données réelles acquises a 1’aide du PIXSCAN. Ceci constitue 1'objectif de ma theése.

'4 Une collaboration de scientifiques et d'ingénieurs travaillant au développement d"un scanner CT spectral commercial
a base de pixels en CdTe hybridés sur le circuit Medipix
'5 siglé « pca » dans la littérature anglo-saxonne
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Dans ce chapitre, nous allons décrire PIXSCAN 1II'%, un prototype de micro-CT (c’est-a-dire un
tomodensitomeétre pour le petit animal) développé au Centre de Physique des Particules de Mar-
seille (CPPM) par 1’équipe imXgam, en collaboration avec I'Institut de Biologie du Développe-
ment de Marseille-Luminy (IBDML").

Ce chapitre est utile aussi bien a la compréhension des données réelles de la tomographie spec-
trale du chapitre » Tomographie Spectrale 4*® que du travail sur piXface décrit en chapitre » Dé-
veloppement de piXface, Interface Graphique du PIXSCAN «*. Il commence par une descrip-
tion du PIXSCAN (section intitulée » PIXSCAN, descriptiond 2.1), puis continue en deuxiéme
partie (section intitulée » XPAD3, caméra a pixels hybrides« 2.2) par la description des détec-
teurs a pixels hybrides et plus particulierement du détecteur XPAD3, installé dans PIXSCAN. En
troisiéme partie de ce chapitre (section intitulée » Génération des rayons X dans le PIXSCAN <«
2.3), nous décrivons la production des rayons X dans le PIXSCAN. Enfin, en quatriéme partie
(section intitulée » Le PIXSCAN dans le contexte de la tomographie spectraled 2.4), nous pré-
ciserons pourquoi le PIXSCAN est un bon tomographe pour la tomographie spectrale.

1 Le nom PIXSCAN II sera abrégé en PIXSCAN par la suite.
7 Site officiel : http://www.ibdm.univ-mrs.fr/

!
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dimensions profondeur: 1,1 m

longueur : 1,5 m

hauteur: 1,8 m
épaisseur de plomb entre 4 et 5 mm selon la paroi
épaisseur d’acier  entre 3 et 4 mm selon la paroi

poids < 650 kg

Tableau 2.1: Principales caractéristiques de la boite ot est installé
PIXSCAN (Niclas, 2009) et (Niclas, 2011)

Figure 2.1: Photographie de la boite ol est installé le PIXS-
CAN. On apercoit les deux portes sur le panneau gauche ainsi
que la chicane permettant le passage des cébles et de la ventila-
tion. (Niclas, 2011).

2.1 PIXSCAN, description

2.1.1 Boite et dimensions

PIXSCAN est un tomodensitometre complet. Il est installé dans une boite en sandwich d’acier
inoxydable et de plomb congue pour contenir les rayons X émis par le PIXSCAN. Une photo-
graphie se trouve figure 2.1 et les dimensions sont mentionnées dans le tableau 2.1. La boite
comporte deux portes permettant a I’opérateur d’accéder au PIXSCAN ainsi qu’une chicane per-
mettant le passage de cédbles et de la ventilation. Le controle de ces portes est décrit en section
» Controle et sécurité du PIXSCAN ¢ (section 2.1.4)

8 chapitre 4 page 115

9 chapitre 3 page 77
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Figure 2.2: Plan du prototype PIXSCAN ot I'on retrouve de gauche a droite, le bloc détecteur,
le bloc animal et le bloc source. On y trouve les 2 axes de translation du détecteur,

ainsi que 'axe de rotation du moteur du porte
filtre. On trouvera une photographie du PIXSCAN en figure 2.3.

Figure 2.3: Photographie du PIXSCAN ot I'on retrouve de gauche a droite, le bloc détecteur, le
bloc animal et le bloc source.

On trouvera une vue CAO du PIXSCAN en figure 2.2 et une photographie en figure 2.3. Les
principales dimensions se trouvent quant a elles dans le tableau 2.2.

2.1.2 Bloc animal

Dans le PIXSCAN, c’est 1’objet qui tourne sur lui-méme pour modifier I’angle des projections.
L’objet est placé sur une platine de rotation, elle-méme placée entre la source et le détecteur. La

<
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dimensions profondeur : 775 mm
longueur : 1315 mm
hauteur : 8oo mm

distance source-détecteur 437 mm

distance source-objet a 1'origine 235 mm

grandissement a 1’origine 1,9

Tableau 2.2: Principales dimensions du PIXSCAN.

platine est elle-méme positionnée sur un support de translation selon trois directions de I'espace,
voir figure 2.2. Les performances des moteurs sont résumées dans le tableau 2.3.

Moteur Course Précision
animal selon X 150 mm 8 um
animal selonY 250mm 5um
animalselonZ 150 mm 8 um
animal rotation 0 360 degrés 0,03 degré
détecteur selon Y 50 mm 6 um

détecteur selon Z somm 6 um

Tableau 2.3 : Principales caractéristiques des moteurs
du PIXSCAN. Les axes dont donnée en figure 2.2.

2.1.3 Acquistion

Les acquisitions de données sont effectuées a 1’aide de 'interface graphique piXface, dont il
sera longuement question au chapitre 3.

Une acquisition tomographique nécessite au préalable un étalonnage géométrique, c’est-a-dire
la détermination des parameétres géométriques du systéme d’imagerie dont le principe, évoqué
en section 3.2.6.2 du chapitre 3, page 93, est expliqué en détail dans l'article (Khoury et coll,,
2009) et en section 2.6 de (Ouamara, 2013). A la suite d’une acquisition, si une reconstruction est
requise, la fourniture de ces informations est indispensable.

La reconstruction tomographique des données est effectuée sur une architecture GPU a l'aide
de l'algorithme FDK présenté dans le chapitre 1*'. Une architecture client/serveur, décrite au
chapitre 372, permet au logiciel piXface d’émettre une requéte de reconstruction tomographique
des données acquises.

2.1.4 Controéle et sécurité du PIXSCAN

Le PIXSCAN est un tomodensitomeétre et produit des rayons X quand il est en fonctionnement.
Il possede un systéme de controle et de sécurité chargé de :

2% »Développement de piXface, Interface Graphique du PIXSCAN «, page 77
' Et plus précisément en section 1.2.1.6, » Reconstruction 3D en faisceau coniqued, page 36 du chapitre 1.
*? Et plus précisément en section 3.2.6.1, » Reconstruction«, page 93 du chapitre 3.
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Figure 2.4: Schéma détaillé du boitier de contréle du PIXSCAN, (Meessen et coll., 2008)

— proposer une facon de controler certaines actions (comme le verrouillage des portes) ;

— Vérifier certaines choses pour garantir la sécurité de 1’opérateur (vérifier que les portes soient
verrouillées pour permettre le tir des rayons X);

— surveiller et mettre en sécurité (par exemple, stopper 1'émission des rayons X en cas de dé-
verrouillage des portes);

On peut distinguer deux sous-parties au systeme de controle et sécurité :

— une boucle interlock : c’est un circuit électrique qui doit étre fermé pour permettre le tir de
rayons X. En outre le systeme de verrouillage des portes comporte un systéeme qui ouvre la
boucle interlock en cas de déverrouillage (bien sfir, le verrouillage ne peut se faire que si les
portes sont fermées).

— le boitier de contrdle, dont on trouvera une photographie en figure 3.11 a la page 9o, sert
d’interface entre I'opérateur ou piXface et les organes qu'il contrdle et pilote. Il integre éga-
lement diverses fonctions de controle de sécurité capables de couper la boucle interlock et
donc d’interrompre ou d’empécher le tir de rayons X.

Le systeme de controdle et de sécurité est schématisé en figure 2.4. Le « shutter », un obtura-
teur placé devant la source qui permet de bloquer momentanément 1’émission de rayons X, est
contrdlable manuellement a 1’aide du boitier de controle.
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2.2 XPAD3, caméra a pixels hybrides
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La caméra XPAD3 est le coeur du PIXSCAN. Apres avoir présenté la famille des détecteurs a
pixels hybrides dont le XPAD est un représentant, nous présenterons ses spécificités.

2.2.1 Détecteurs a pixels hybrides

Présentation

Les détecteurs a pixels hybrides sont nés dans le domaine de la physique des hautes énergies.
Dans ce domaine, on observe des chocs entre particules, et plus particulierement les trajectoires
des particules engendrées par ces collisions. Au plus pres du point de collision, on trouve ce
que l'on appelle le détecteur de vertex qui participe a la reconstitution des trajectoires des par-
ticules chargées produites lors de la collision et permet de localiser précisément le vertex de
d’émission des particules. A l'origine, ces détecteurs étaient formés de couches de détecteurs a
micro-pistes®. Lorsque deux pistes orthogonales sont activées, leur intersection donne un point
de passage possible. Cependant, avec I'augmentation toujours plus grande de la densité des tra-
jectoires a analyser, de plus en plus d’ambiguités se produisent (c’est-a-dire qu’il est impossible
d’associer des paires de pistes aux particules), ceci est expliqué en figure 2.5. Pour pallier ce pro-
bléme, les détecteurs a pixels, oti chaque pixel peut étre associé sans ambiguité au passage d"une
particule ont été développés. Le moyen d’effectuer cela est d"associer une électronique de lecture
a chaque pixel (Delpierre, 2013). Deux schémas illustrent les détecteurs a pixels en figure 2.6. Le
principal défi de ce genre de détecteur est bien stir de miniaturiser 1’électronique de lecture as-
sociée au pixel. Malgré cette difficulté, des détecteurs a pixels hybrides ont été développés avec
succes et sont utilisés (ou ont été) par les expériences DELPHI, ATLAS*#, CMS* et ALICE*® au
CERN.

«microstrip detector » en anglais
A large Toroidal LHC ApparatuS
Compact Muon Solenoid

A Large Ion Collider Experiment
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Figure 2.5: Détecteur a micro pistes et ambiguités. Pour avoir une information en deux dimensions, il est né-
cessaire de disposer deux épaisseurs de micro-pistes rapprochées et orientées dans des directions différentes. La
position d"une interaction dans le plan est déterminée lorsqu’un signal est détecté simultanément sur une piste de
chacun des deux plans.

Comptage de photons

Excédant leur fonction originelle, les détecteurs a pixels hybrides peuvent également détecter
des rayons X qui interagissent dans les pixels. Dans ce mode « comptage de photons », le dé-
tecteur traite séparément chaque interaction. La charge déposée par un photon, fonction de son
énergie, est collectée et comparée avec un ou plusieurs seuils. Seules les interactions déposant
une charge supérieure au seuil sont prises en compte. La mesure est alors proportionnelle au
nombre de photons détectés et non plus a I’énergie totale déposée par le faisceau de rayons X.
Dans le cas de l'utilisation d"une source polychromatique, la dynamique de comptage n’est alors
limitée que par la profondeur du compteur. De plus, 'utilisation d"un seuil permet de s’affran-
chir totalement du courant noir du détecteur. La notion de limite basse du taux de comptage
n’existe pas.

Les détecteurs a pixels hybrides possedent donc des avantages que 'on a tot fait d’exploiter
en dehors de la physique des particules, en particulier dans le domaine médical :

— l’absence de bruit électronique (de courant noir) permettra de travailler avec peu de signal,
et donc a bas flux et donc de potentiellement réduire la dose ;

— le comptage de photons est indépendant de 1’énergie incidente du photon, ainsi les photons
de basse énergie compteront autant que ceux de hautes énergie, ce qui permettra un meilleur
contraste;

— l'existence de seuil en énergie et le comptage individuel de chaque photon ouvre de plus le
champ de la tomographie spectrale, comme expliqué au chapitre 1%7.

7 Plus précisément en section 1.3, » Tomographie spectrale «, page 43 du chapitre 1.
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Détecteur Nombre de Nombre de Nombre de Taille effective

chips par modules pixels (mm?)
module
PILATUS 300K|8 x 2 1x3 487 x 619 83,8 x 106,5
XPAD3 7 %1 1x38 560 x 960 75 x 120

Tableau 2.4 : Comparaison de détecteurs.

Les promesses des détecteurs a pixels hybrides ont motivé de nombreux développements au-
tour de cette technologie. Bien que cette these a pour objet principal le détecteur XPAD, nous
ferons dans les prochaines sections un état de 1’art, non exhaustif en nous concentrant sur 3 fa-
milles de détecteurs : PILATUS, EIGER et MEDIPIX. De plus, ces promesses sont telles que de
nombreuses sociétés se développent autour de ces détecteurs en vue de leur commercialisation
dans une optique biomédicale.

2.2.2 PILATUS

Le détecteur PILATUS*® a été congu pour les expériences de crystallographie du synchrotron
Swiss Light Source (SLS*%) au Paul Scherer Institute (PSI)?° (Broennimann et coll., 2006).

Un chip (ROC)3' du systéme PILATUS consiste en une électronique de lecture de technologie
CMOS (Complementary metal oxide semi-conductor). Un ROC est composé d’une matrice de
60 x 97 pixels, ayant chacun une taille de (172 x 172) um?. Une comparaison de ce chip avec
celui du XPAD3 se trouve en tableau 2.6. Les chips sont ensuite organisés en modules, qui sont
formé par 8 x 2 ROC, et hybridés a une diode de silicium de 320 um d’épaisseur. Les détecteurs
proprement dits sont alors formés de plusieurs de ces modules. Par exemple la version « 300K »
est composée de trois modules (qui forme une matrice de 487 x 619 pixels pour obtenir une
surface effective de détection de (83.8 x 106.5) mm?) tandis que le PILATUS 6M est formé par 5 x
12 modules. Ces deux détecteurs sont illustrés en figure 2.7. Une comparaison de ces détecteurs
avec le XPAD3 se trouve au tableau 2.4.

Une compagnie nommée DECTRIS?* a été créée en 2006 dans le but de commercialiser les
détecteurs PILATUS et de les améliorer. En 2012, elle produit le circuit PILATUS3 qui offre un
meilleur taux de comptage, et une cadence de lecture plus élevée (cf. tableau 2.6).

2.2.3 EIGER

Le détecteur EIGER® est un détecteur développé également au PSI pour le SLS. Congu comme
le successeur du PILATUS de la section précédente, il I'améliore en de nombreux points. Son
ROC est composé d’une matrice de 256 x 256 pixels mais dont la taille est de (75 x 75) um? (Di-
napoli et coll., 2011). Les chiffres concernant ce chip sont en tableau 2.6. Il faut noter le taux de

Pixel aparatus for the SLS

Site officiel : http://www.psi.ch/sls/

Site officiel : http://www.psi.ch/

ReadOut Chip

source : http://www.psi.ch/swissfel/seeing-without-a-lens
source : https://www.dectris.com/pilatus_specifications.html
Site officiel : https://www.dectris.com
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Détecteur Pilatus 6M32. Le détecteur PILATUS vendu
par la société Dectris.

Figure 2.7: Photographies du détecteur Pilatus

Figure 2.8: Le module EIGER* (500k pixels).

rafraichissement élevé de ce chip (23 kHz). 8 chips (4 x 2) forment un module de 500k pixels
(photographie en figure 2.8), et des détecteurs multi-modules (disposés en tuiles) de plusieurs
millions de pixels sont prévus (Johnson et coll., 2012).

2.2.4 MEDIPIX

La famille des détecteurs a pixels hybrides MEDIPIX3” comprend les chips : MEDIPIX-1, ME-
DIPIX-2, MEDIPIX-3 et TimePix. Ces chips sont développés au sein d"une collaboration entre
de nombreuses universités et instituts de recherche, pour la plupart européens. Nous ne traite-
rons pas du circuit MEDIPIX-1 qui est avantageusement remplacé par ses successeurs. Le circuit
MEDIPIX-2 posséde 256 x 256 pixels, chaque pixel ayant comme taille (55 x 55) um?, ce qui
donne une surface de 19,6 mm?. Les chiffres concernant ce chip sont en tableau 2.6. Outre le

36 gource : http://www.psi.ch/detectors/eiger

37 Site officiel : http://medipix.web.cern.ch/medipix/index.php
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silicium, le circuit a été hybridé avec succés sur du tellurure de cadmium, CdTe (Chmeissani et
coll., 2004), et de'arséniure de gallium, GaAs (Kostamo et coll., 2008). Le successeur MEDIPIX-2
est le MEDIPIX-3 concu pour réduire les problémes liés au partage de charge dont le MEDIPIX
est particulierement victime a cause de la faible taille de ses pixels.

Plusieurs sociétés ont été créées autour des détecteurs de la famille MEDIPIX :

— Mars Bioimaging Ltd®®, créée en 2007, commercialise un scanner micro-CT basé sur le détec-
teur circuit MEDIPIX ;

— Amsterdam Scientific Instruments3, créée en 2011, commercialise des détecteurs basés sur le
circuit Timepix;

— Advacam*°, créée en 2012, commercialise des détecteurs basés sur les circuits MEDIPIX. En
novembre 2013, elle fusionne avec WidePIX s.r.o.

— X-ray Imaging Europe+', créée en 2011 propose des détecteurs basés sur les circuits MEDIPIX
hybridés a du silicium, du CdTe ou du GaAs.

2.2.5 XPAD3

La caméra XPAD est un détecteur de rayons X a comptage de photons développé par le CPPM;
elle est issue des travaux de 1’expérience du CERN DELPHI puis ATLAS. Pour la troisieme gé-
nération du chip XPAD, le XPAD3, chaque pixel a pour taille (130 x 130) um?. Le modéle intégré
dans le PIXSCAN possede 8 modules de 7 chips ; chacun de ces chips est composé 120 pixels en
hauteur et 80 en largeur. Ce qui fait une caméra d"une surface de (120 x 75) mm?. Chaque pixel
permet un seuil en énergie. Les caractéristiques détaillées se trouvent dans le tableau 2.5.

Les détecteurs XPAD sont désormais développés et commercialisés par la société imXPAD*>.

Génération des rayons X dans le PIXSCAN

Dans cette section, nous allons présenter les sources de rayons X que 1’on peut utiliser dans
PIXSCAN. Nous allons aussi en présenter les spectres. La méthode pour obtenir ces spectres est
décrite dans le chapitre 44.

2.3.1 Deux sources de rayons X

Nous disposons de deux tubes a rayons X au CPPM. IIs se distinguent par le matériau de leur
cible, I'un est constitué de tungsténe (symbole W) et I’autre de molybdene (symbole Mo), leurs
caractéristiques techniques sont résumées dans le tableau 2.7.

Site officiel : http://www.marsbioimaging.com/mars/
Site officiel : http://www.amscins.com/

Site officiel : http://www.advacam.com

Site officiel : http://www.xi-europe.com/

source : http://www.imxpad.com/5-xpad_s270-2.html
Site officiel : http://www.imxpad.com

overflow

5 Et plus précisément en section 4.2.1, » Mesure des spectres de sourcesd, page 117 du chapitre 4.
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Détecteur XPAD3. Le détecteur XPAD vendu par la société ImXPAD+.

Figure 2.9: Photographies du détecteur XPAD3

Nombre de pixels 9600 (120 par 80)
Taille de pixel (130 x 130) pm?
Temps de lecture < Ims

Taux de comptage maximal < 10° ph/px/s

Profondeur du compteur 12 bits plus un bit d’overflow
Précision du seuil 50 €e”

Polarité collection de trous
Consommation électrique 40 pW par pixel

Non linéarité <10 % jusqu’a 35 keV

Tableau 2.5: Principales caractéristiques
du chip XPAD3 (Pangaud et coll., 2008) .

Les différents facteurs d’influence sur le spectre d’énergie de la source sont :

— La tension appliquée entre I'anode et la cathode du tube*.
— Le courant circulant dans la cathode (filament).
— La filtration additionnelle.

46 Site officiel : http://www.oxford-instruments.com/

47 Site officiel : http://rtwxray.de

48 Voir en particulier la section 1.1.3 a la page 23 du chapitre 1, intitulée » Production des rayons X4 qui explique cette
influence.
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cible Tungstene Molybdeéne

Z 74 42
raes Kk 5932 (100); 17,5 (100) ;17,4 (52) ;
: o 57,98 (58), 67,24 (22) 19,6 (15)
en keV (intensité
relative) L 8/4 (100); 9,7 (67)/ <3
9,9 (21);11,3 (13)
tension (max) 9o kV 65 kV
puissance (max) 8o W 30 W
fenétre de béryllium 250 um 200 UM
modele Ul'traBrlght MCBM 65B-50Mo
Microfocus
Oxford instruments+® RTW?47, Berlin
fournisseur Scotts Valley, Allemagne
Californie, Etats-Unis
spectre figure 2.15 ggure 2.11 et
gure 2.12

Tableau 2.7 : Principales caractéristiques des deux sources rayons X disponibles. Celles ci sont
classées d’apres leur cible

Figure 2.10: Photographie de la source RTW

Source RTW (cible Mo)

La figure 2.11 présente deux spectres de la source RTW (photographie en figure 2.10), I'un a
40 kV et I'autre a 60 kV sans filtration additionnelle. Typiquement, le spectre est constitué des
deux raies caractéristiques du molybdeéene (anode) présentes respectivement a 17,4 keV (transi-
tions KL ou Kx) et 19,6 keV (transitions KM ou Kf3)#9, et d'une composante continue distribuée
entre o et I’énergie maximum correspondant a la tension appliquée au tube.

L’utilisation de filtres haute densité tels que le molybdéne (Mo) ou le niobium (Nb) est tres in-
téressante car en plus d’une filtration efficace des rayons X de basse énergie elle permet de filtrer
fortement ceux d’énergie supérieure aux discontinuités d’atténuation de la couche K (K-edge)
situées respectivement a 20 et 19 keV. La figure 2.12 présente les spectres d’énergie de la source

49 Voir en particulier la section 1.1.3.1 a la page 23 du chapitre 1, intitulée » Fluorescence X«
59 Quasiment tous les spectres réels de ce document sont « normalisés » ¢’est-a-dire que le comptage par bins est divisé
par l'intégrale du spectre.
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0.06 0.09

—— sans filtre

sans filtre
0.08

0.05 Al 1 mm Al 1 mm
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\
\ 0.02
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0.01 ‘\‘
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E (keV) E (keV)
Mo, 40 kV Mo, 60 kV

Figure 2.11: Spectres normalisés> de la source avec cible au molybdéne. Les spectres sans filtre sont mesurés,
les autres calculés a partir de ceux-ci.

0.14 5
— Sans filtre — Mo 30 pm
0.12 Nb 50 um
4
0.10
0.08 34
X
2
0.06 <
2
0.04
~ - 1
0.02 T
0.00 0
0 30 35 40

Figure 2.12: Spectres normalisés> d’énergie de la source RTW (40 kV) avec deux filtres
différents dans le but de rendre plus monochromatique le spectre. L’échelle de gauche
donne le taux de comptage du spectre (normalisé sur l'intégrale) et 1’échelle de droite
I'atténuation de 1'épaisseur de filtre considérée.

lorsque celle-ci est filtrée respectivement par 30 um de molybdeéne ou 50 um de niobium. Les
coefficients d’atténuations linéiques de ces deux matériaux sont également représentés sur cette
figure. Dans le cas du filtre en niobium, seule la premiére raie caractéristique (17,4 keV) sur-
vit a la filtration et constitue des lors la composante principale du spectre qui tend a devenir
monochromatique.

Source Oxford Instruments (cible W)

La source RTW (cible Mo) a une tension maximale de 65 kV et une relative faible puissance.
De plus, elle émet relativement peu de photons aux alentours de 33 keV, le K-edge de l'iode, ce
qui n’est pas idéal pour effectuer la tomographie spectrale par soustraction comme présentée au



Figure 2.13: Photographie de la source Oxford Instruments

0.035

— sans filtre
0.03 — Al 1 mm

0.025

0.02

0.015

0.01

0.005

0 10 20 30 40 50 60 70 8o 90
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Figure 2.14: Spectres normalisés® d’énergie de la source Oxford Instruments pour
une tension de 9o kV.

chapitre 15'. Pour cela, nous disposons d une deuxieéme source de rayon X avec cible de tungstene
(photographie en figure 2.13).

La figure 2.14 présente un spectre de la source W avec une tension d’alimentation de go kV.
Le spectre comporte deux groupe de raies :

— le premier groupe est formé de 4 raies L (transitions vers la couche L) : 8,4 keV, 9,7 keV,
9,9 keVet11,3 keV;

— le deuxiéme groupe est formé de 3 raies K (transitions vers la couche K) : 59,32 keV,
57,98 keV et 67,24 keV.

Les raies K ne nous concerneront pas car nous utiliserons principalement la source a une
tension inférieure a 60 kV, et pour ce qui concerne cette these a 40 keV. De tels spectres sont
illustrés en figure 2.15. On y voit que les raies L sont totalement atténuées avec une filtration
suffisante.

5' Et plus précisément en section 1.3.2, » Imagerie au K-edge, page 44 du chapitre 1.
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0.07 0.05
—— sans filtre —— sans filtre

0.06 — Al1mm — Al1mm

0.02

0.01

o 5 10 15 20 25 30 35 40 o 10 20 30 40 50 60

E (keV) E (keV)
W, 40 kV W, 60 kV

Figure 2.15: Spectres normalisés> de la source avec cible au tungsténe. Les spectres sans filtre sont mesurés, les
autres calculés a partir de ceux-ci. On remarquera la disparition des raies de basses énergies avec l'utilisation d'un
tel filtre.

- : [
CIPPM - Cantre dn Phusionie des Paricadas da Marsailla

Figure 2.16 : Vue CAO du porte filtre

2.3.2 Filtres

Dans PIXSCAN, entre I'emplacement (cf figure 2.2) de la source et I'objet a imager se trouve
une roue porte filtre motorisée. Une vue CAO de ce porte filtre est donnée en figure 2.16. Dans
chaque emplacement se trouve un filtre et le changement de filtre est piloté par 1'interface piXface
(cf. chapitre 3, page 77).

Les filtres sont sous forme de disques a insérer dans les emplacements de la roue. Nous dis-
posons de plusieurs disques de filtre que nous pouvons combiner entre eux pour obtenir des
filtres composites. Nous disposons de filtres d’aluminium (Al), de niobium (Nb), d’argent (Ag),
de cuivre (Cu), de molybdéne Mo, etc. Nous avons aussi la possibilité de créer des filtres liquides,
comme par exemple une solution d’iode.
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Figure 2.17: Le méme spectre (Mo, 40 kV) atténué par différents filtres. Le choix de
filtres nous permet de créer des spectres trés différents nécessaires a une bonne sépara-
tion. Chaque spectre est normalisé°.

2.4 Le PIXSCAN dans le contexte de la tomographie spec-
trale

Nous avons déja expliqué au chapitre 15 que nous disposions de deux leviers pour pouvoir
faire de la tomographie spectrale :

— le premier levier est bien stir Iutilisation des seuils en énergie que permet la caméra XPAD3.
L utilité des seuils de XPAD3 a déja été mise en pratique, comme cela a été rappelé au cha-
pitre 153;

— le deuxiéme levier se trouve du c6té de la source de rayons X : ¢’est en multipliant les mesures
d’un objet éclairé sous différents spectres que nous pourrons obtenir 'information spectrale.
Nous avons tracé en figure 2.17 et figure 2.18 comment les filtres peuvent changer radicale-
ment un spectre X.

5% Et plus précisément en section 1.3, » Tomographie spectraled, page 43 du chapitre 1.
53 Et plus précisément en section 1.3.2, »Imagerie au K-edge «, page 44 du chapitre 1.
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Figure 2.18: Le méme spectre (W, 40 kV) atténué par différents filtres. Le choix de
filtres nous permet de créer des spectres trés différents nécessaires a une bonne sépara-
tion. Chaque spectre est normalisé>°.
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Dans ce chapitre, je vais décrire la partie de mon travail au sein de 1'équipe imXgam, qui
consiste au développement de l'application « piXface », congue pour étre l'interface graphique
entre 'utilisateur et le PIXSCAN tel que présenté au chapitre 2 (» Démonstrateur PIXSCAN I141),
page 59. Celle-ci est congue pour étre I'unique point d’entrée du PIXSCAN dans le sens ot elle
doit permettre I’exécution de toutes les utilisations possibles du PIXSCAN.

Pour décrire cela, un paragraphe d’introduction (section intitulée » Introduction« 3.1) per-
mettra d’exprimer le besoin d’avoir une interface graphique pour le PIXSCAN et d’introduire
les technologies utilisées pour programmer cette interface graphique.

En deuxieme partie de ce chapitre (section intitulée » Le PIXSCAN d’un point de vue tech-
niqued 3.2),je ferai une description nécessairement plus technique qu’au chapitre 2. Cette partie

<
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atteindra, dans la description du PIXSCAN, le niveau de détail nécessaire pour programmer un
controle du PIXSCAN.

En troisiéme partie de ce chapitre (section intitulée » Contraintes sur piXfaced 3.3), je pré-
senterai une description fonctionnelle du PIXSCAN. Le but de cette section sera d’expliquer
comment le PIXSCAN est utilisé, et comment cette utilisation va contraindre le développement
de l'interface graphique.

En quatrieme partie de ce chapitre (section intitulée » Implantation dans piXfaced 3.4), je
décrirai I'implantation dans piXface. Dans cette section, il sera question principalement de pro-
grammation.

En cinquieme partie de ce chapitre (section intitulée » Conclusion< 3.5), je concluerai mon
travail, et l'illustrerai par quelques chiffres.

Introduction

Cette section, en tant qu’introduction, se propose de définir certains concepts qu’il sera néces-
saire de maitriser pour la suite du chapitre.

3.1.1 Interface graphique

Les ordinateurs n’ont pas toujours connu d’interface graphique. Une interface graphique est un
logiciel d’interface entre ’'homme et I’ordinateur, un logiciel dans lequel I’homme peut mani-
puler des objets de maniere graphique. Cette manipulation s’effectue a I'aide d"un dispositif de
pointage, le plus souvent une souris, et d"un clavier.

Avant l'invention des interfaces graphiques, ’'ordinateur se pilotait a la ligne de commande;
c’est-a-dire que l'ordinateur attendait des instructions que l'opérateur (un étre humain) entrait
mot a mot. Ce type d’interface présente de grands avantages :

— elleest facile a programmer. Pour connaitre les desiderata de 1’opérateur, on peut par exemple
créer un programme chargé de poser des questions auxquelles 1'opérateur répond ;

— l’enchainement des commandes est facile. En effet, un logiciel (un «shell » dans le jargon)
est chargé d’exécuter les commandes. Celui-ci vient avec un véritable langage de program-
mation dans lequel on peut programmer des combinaisons de commandes, des exécutions
conditionnelles de commandes, etc.;

— la présence d'un langage de programmation complet>+ permet une grande flexibilité dans le
sens ol il est possible de faire des choses non prévues par le créateur des commandes.

Cependant, cette puissance s’accompagne, comme c’est souvent le cas, d'une grande com-
plexité. Cette complexité est augmentée par la nécessité pour 1’opérateur de mémoriser les com-
mandes et les syntaxes ; ce qui induit ’apparition fréquente d’erreurs.

C’est dans ce contexte qu’est apparue l'interface graphique dans les années 70 au Xerox PARC.
L’interface graphique a été inventée au moment ot les ordinateurs sont devenus utilisables par
des utilisateurs occasionnels et non plus par des informaticiens. L’interface graphique est en effet
la réponse aux précédents griefs des interfaces en ligne de commandes :

5% au sens Turing-complet
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— elle autorise moins d’erreurs. Par exemple, en proposant un choix de commandes par un
menu déroulant il n’est pas possible de faire d’erreur dans 1'énoncé de la commande;

— elle autorise de filtrer les entrées. Par exemple, d’interdire certains caractéres dans un champ
comme les caractéres accentués dans un champ destiné a devenir un nom de fichier ;

— elle est plus intuitive. L’apprentissage de son utilisation est plus aisé, parfois méme non né-
cessaire ;

— elle permet de présenter beaucoup plus de choses a I’écran simultanément ;

— cela entraine l'arrivée de l'interactivité : agir sur un bouton et en voir le résultat directement.
Ce principe est utilisé dans les traitements de texte ot le bouton « souligné » a un effet im-
médiat sur le texte. Ce principe se nomme « WYSIWYG » pour « What you see is what you
get »55.

3.1.2 Interface graphique pour le PIXSCAN ?

Nous l'avons dit, l'interface graphique a été inventée pour les non informaticiens, cela est la
méme chose pour le PIXSCAN. En effet, ce dernier a pour ambition d’étre utilisé par d’autres
personnes que ceux qui l’'ont congu. La conception d"une interface graphique a été décidée pour
automatiser ces taches, limiter le nombre d’erreurs et faciliter I’apprentissage de 1'utilisation du
PIXSCAN. Cette interface graphique prendra le nom de « piXface »%°.

3.1.3 Technologies disponibles et employées

Le logiciel piXface est destiné a étre l'interface du prototype de micro-CT PIXSCAN; il est
difficile de faire un « état de I’art » des interfaces graphiques de tomodensitometres. D"une part,
les besoins auxquels doit répondre piXface sont tres spécifiques au PIXSCAN; et d’autre part la
plupart des solutions commerciales sont des logiciels privateurs” dont il difficile de s’inspirer.

3.1.3.1 Présentation du langage de programmation

Dans le domaine des interfaces graphiques, le choix d"une technologie dans laquelle program-
mer est un choix primordial. Nous entendons ici par « technologie » le langage de programma-
tion, les bibliotheques mais aussi 1’environnement. C’est un choix treés important parce que cette
technologie impose bien souvent des « fagons de faire », une philosophie particuliere. En infor-
matique, le premier choix technologique a faire est celui du langage de programmation.

Autour du PIXSCAN, nous avons choisi comme langage le « C++ » (cf. code 3.2 pour un
exemple de programme en C++). Ce dernier a été créé dans les années 8o par Bjarne Strous-
trup dans les Laboratoires Bell. Stroustrup a créé le C++ a partir du langage C (cf. code 3.1 pour
un exemple de programme en C), lui méme créé aux début des années 70. Le C est un lan-
gage impératif, bas niveau®® et rapide. Il est issu du domaine de la programmation systéme.

«ce que vous voyez est ce que vous obtenez ». Cela s’oppose au « WYSIWYM, What you see is what you mean » que
I'on traduit par « Ce que vous voyez est ce que vous voulez dire ». Un exemple en est le logiciel de composition de
document TEX trés utilisé dans le domaine scientifique et plus tard LualgX grace auquel ce document est composé.
Le nom de piXface est formé sur le modele de PIXSCAN.

Un logiciel « privateur » est souvent appelé logiciel « propriétaire ». « Privateur » est utilisé en opposition au logiciel
libre.

On peut définir un langage bas niveau comme un langage dans lequel les instructions fournies sont simples. Chaque
instruction donnera un petit code machine.
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Stroustrup avait besoin d’un langage rapide, comme le C, mais de plus haut niveau. Il a donc
étendu le C pour en faire le C++°. Le C++ garde la vitesse du C mais apporte de nombreuses
fonctionnalités en plus. On pourra citer l'introduction des classes permettant la programmation
orientée objet. Dans la programmation orientée objet, on programme des briques logicielles ap-
pelées objets (une classe est alors un patron, une recette servant a créer les objets) qui possedent
une structure interne et un comportement, et savent interagir avec d’autres objets. La program-
mation orientée objet consiste alors a créer des objets, et a définir les relations entre eux. Le C++
a le grand avantage d’étre compatible avec le C, on peut utiliser les bibliotheques écrites en C
dans un programme écrit en C++.

Concernant le PIXSCAN, nous avons choisi le C++ pour sa rapidité, sa capacité a étre bas
niveau (on peut écrire des parties comme en C) et sa popularité. Le C++ est populaire pour
écrire des applications mais aussi des bibliotheques. On pourra en particulier citer « ROOT », un
programme développé par le CERN pour 'analyse des données et tres utilisé en physique des
particules. L'inconvénient principal du C++ est sa complexité d’écriture.

1 #include <stdio.h>

2 int main(void)

3 {

4 printf("Hello, world!\n");
5 return 0;

6

Code 3.1: Le fameux « Hello World ! » en C.

1 #include <iostream>

2 int main()

3 {

4 std::cout << "Hello, world!" << std::endl;
5 return 0;

6

Code 3.2: Le fameux « Hello World ! » en C++. Par rapport au code 3.1 en C, on remarquera
I'introduction du « namespace » std. Dans cet exemple, cout est un objet, une instance de la
classe ostream. L'opérateur << est défini dans la classe ostream. Cet exemple de code est déja
de la programmation orientée objet.

3.1.3.2 Bibliotheque graphique : Qt

Maintenant que nous avons choisi le langage de notre interface graphique, intéressons-nous
aux bibliotheques.

3.1.3.2.1 Présentation

La mise en oeuvre d'une interface graphique est un geste compliqué, il est nécessaire de ne
pas tout réinventer et de s’appuyer sur des technologies existantes. En C/C++, le choix est assez
vaste. Il y a cependant deux bibliotheques majeures : GTK+°* et Qt®>. GTK est une bibliotheque

59 « systéme » comme dans « systéme d’exploitation », un programme systéme fait le lien entre les périphériques phy-
siques (processeurs, clavier, souris, etc.) et les logiciels utilisateurs. La programmation systéme s’intéresse a la gestion
mémoire, aux protocoles, etc. et non au traitement de données.

60 En C, « ++ » est l'opérateur d’incrémentation, le C++ est donc au dessus du C

61 The GIMP Toolkit : http://www.gtk.org/
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Figure 3.1: Logo de Qt. Qt est le quadriciel
utilisé pour programmer piXface.

écrite en C qui utilise le paradigme de la programmation orientée objet fourni par la bibliotheque
«GLib Object System ». Qt quant a elle, est écrite directement en C++. Le choix entre ces deux
bibliotheques est souvent une question de préférence personnelle.

Nous avons utilisé comme bibliothéque Qt en version 4. Historiquement, Qt a d’abord été
développé par Trolltech (la permiere version publiée date de 1995). Trolltech (ainsi que Qt) est
ensuite acheté par Nokia® en 2008. Alors que Qt était disponible sous une licence commerciale
ou sous la licence libre GPL®, Nokia ajoute la licence LGPL®> pour pousser 1’adoption de Qt : en
effet, un projet utilisant une bibliothéque publiée sous licence GPL doit étre en GPL, cette clause
n’apparait pas avec la GPL amoindrie, le projet est libre de choisir sa licence.*® Cependant, en
2011, Nokia cede Qt a Digia®. Depuis le projet Qt a adopté un modele de gouvernance ouverte
dans lequel la communauté des utilisateurs peut contribuer a améliorer Qt et proposer des cor-
rectifs. Un exemple de morceau de code écrit a 1’aide de Qt se trouve en code 3.3 avec une copie
d’écran de la fenétre en figure 3.2.

Qtn’est pas un simple logiciel, il est ce qu’on appelle un quadriciel*®, c’est-a-dire qu’il impose a
l"utilisateur une philosophie de programmation. Par exemple, le programmeur créera des classes
supplémentaires en les faisant hériter de classes définies dans le quadriciel. Qt propose aussi une
fagon de communiquer entre les objets.

3.1.3.2.2 La technologie Qt : les méta-objets

La technologie Qt est en fait concue comme une « surcouche » du C++. En effet, Qt est un
projet ancien, qui a commencé quand le C++ n’était pas encore aussi complet qu’aujourd’hui.
Les créateurs ont alors décidé de changer totalement la fagon de procéder du C++ en intercalant
une étape supplémentaire dans la compilation. Cette étape supplémentaire est destinée a ajouter
des fonctionnalités et des changements profonds.

Dans Qt, les objets communiquent par « signaux» et « slots ». Prenons un exemple. Un bouton
comme défini dans le code 3.3 posseéde par défaut un « signal » « clicked() »; c’est-a-dire que

Site officiel de Qt: http://qt-project.org/

L’ancien constructeur de téléphones mobiles : http://www.nokia.com

GNU General Public License (Licence publique générale GNU). Le texte de cette licence est disponible : http: //www
.gnu.org/licenses/gpl.html

GNU Lesser General Public License (Licence publique générale GNU amoindrie). Le texte de cette licence est dispo-
nible : http://www.gnu.org/licenses/lgpl.html. Comme son nom l'indique, cette licence est une version amoindrie
de la GPL.

Cette question est décrite ici : http://www.gnu.org/licenses/why-not-1lgpl.en.html

Digia : http://www.digia.com

« framework » en anglais.
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v hello_world ») |~ X

Hello World !

Figure 3.2: Résultat du code 3.3. Notons que le
décor de la fenétre est fourni par le gestionnaire
de fenétre du systéme sur lequel fonctionne le pro-
gramme « hello_world ».

#include <QApplication>
#include <QPushButton>

1

2

3
4 int main(int argc, char *argv[])
54

6 QApplication a(argc, argv);

7 QPushButton w("Hello World !");
8 w.show();

9 return a.exec();

Code 3.3: Le fameux « Hello World ! » en Qt. QApplication est la classe qui controle le fil
d’exécution de l'interface graphique. L’objet w est une instance de QPushButton qui est une
classe définissant les boutons. Le constructeur de QPushButton prend en parametre le texte
qu’il va afficher, ici le « Hello World ! ». L’appel de la méthode démarre le fil d’exécution de
I'application graphique, c’est-a-dire qu’il rend capable l'utilisateur d’interagir avec le bouton.
Le résultat de ce programme se trouve en figure 3.2.

I'objet «w» a une méthode « clicked() ». Ce signal est activé quand l'utilisateur clique sur le
bouton. Sil’on a connecté ce signal a un « slot », c’est-a-dire une fonction, celle-ci sera exécutée.

Dans Qt, le systeme de signaux et slots est fourni par le systéme de méta-objets. Celui-ci repose
sur trois choses :

— la classe «QObject », qui fournit une classe de base. Si un objet veut profiter du systeme de
méta-objets, sa classe devra hériter (directement ou non) de la classe «QObject »;

— la macro «Q_OBJECT », a l'intérieur de la section privée de la déclaration de classe, qui est
utilisée pour activer les dispositifs des méta-objets, comme les propriétés dynamiques, les
signaux et les slots;

— le compilateur de méta-objets («moc »* ), qui munit chaque sous-classe de « Q0Object » du
code nécessaire a I'implantation des dispositifs des méta-objets.

Un exemple est fourni en code 3.4. La classe «MaConsole » bénéficie du systéme de méta-objets
de Qt. Les objets «MaConsole » (les instances de la classe «MaConsole ») possedent un «méta-ob-
jet » qui posséde une liste des signaux, des slots et des pointeurs vers ces fonctions. C’est ce
méta-objet qui va réellement gérer les connexions entre objet. Le code C++ du méta-objet est
fourni par I'étape de compilation de méta-objets. Dans cette étape, le « moc » lit les en-tétes C++

09 « Meta-Object Compiler » en version originale : http://qt-project.org/doc/qt-4.8/moc.html
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#include <QObject>

1
2
3 class MaConsole : public QObject // MaConsole hérite de QObject
4 {

5 Q OBJECT // La macro Q OBJECT

6 public:

7 explicit MaConsole(QObject *parent = 0) : QObject(parent) {}
8

9

signals:
10
11 public slots:
12
13 };

Code 3.4 : Création d'une classe «MaConsole » qui bénéficie du systéme de méta-objets de Qt. Il
suffit pour cela que «MaConsole » hérite de « Q0bject » et que la macro «Q_OBJECT » soit présente.
La derniére étape est 1'utilisation du «moc » (cf. figure 3.3). Ici les signaux de la classe «MaConsole »
ne sont pas encore définis.

maconsole.h moc
maconsole.cpp moc_maconsole.cpp

= Compilateur C++ =

l

fichiers objet : maconsole.o
moc_maconsole.o

Figure 3.3: La compilation du code source en Qt comprend une étape supplémentaire : le «moc » qui produit le code
nécessaire a la mise en place du systéme de méta-objets.

(dans lesquelles sont définies les classes) et crée un fichier intermédiaire en C++ (moc_*.cpp) qui
contiendra le code spécifique du méta-objet associé a la classe (cf. figure 3.3).

Ce systeme de méta-objets fournit le systeme de signaux et slots comme cela est illustré en
code 3.5 et code 3.6. On voit aussi dans ces exemples tres simples que Qt fournit également ce
qu’on appelle «l'introspection », c’est-a-dire la capacité au programme a connaitre son propre
code. Dans notre code par exemple, il est possible de déterminer le nom de la classe ayant en-
gendré 1'objet. C’est bien siir le moc qui a écrit cette information dans le fichier « moc_macon-
sole.cpp » évoqué figure 3.3 en analysant le fichier « maconsole.h ».
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#include <QObject>
#include <QDebug>

1

2
3
4 class MaConsole : public QObject

5 {

6 Q OBJECT

7 public:

8 explicit MaConsole(QObject *parent = 0) : QObject(parent) {}
9

10 public slots:

11 void ecrit() {

12 gDebug() << this->metalObject()->className();
13 }

14 };

Code 3.5: Implantation d'un slot (ligne 11) dans le code 3.4. On peut y voir, ligne 12, un appel au
méta-objet («metaObject () ») pour obtenir le nom de la classe (en 1’occurence, « MaConsole »). C’est
ce qu’on appelle l'introspection, le fait pour le programme de connaitre le code qui le compose. Cela
n’est pas possible en C++ ordinaire. Le slot est utilisé dans le code 3.6

#include <QApplication>
#include <QPushButton>
#include <maconsole.h>

{
QApplication a(argc, argv);
QPushButton w("Hello World !");

1
2
3
4
5 int main(int argc, char *argv[])
6
7
8
9 MaConsole m;

10 w.show();

11 QObject::connect(&w, SIGNAL(clicked()), &m, SLOT(ecrit()));
12 return a.exec();

13 }

Code 3.6 : Dans ce code on connecte (ligne 11) le signal « clicked() » de1’objet «w» (instance
de «QPushButton ») au slot «ecrit() » de l'objet «m» (instance de «MaConsole »). Au final, un
clic de souris sur le bouton produira le texte « MaConsole » dans le terminal.

3.1.3.2.3 «QObjet » et «QWidget »

Nous I’avons dit, pour qu'un objet bénéficie du systéme de « signaux » et « slots », il doit
hériter de «QObjet ». Dans le domaine graphique, la classe de base est le « QWidget ». C’est cette
classe qui recoit les événements provenant de la souris, du clavier, etc. Si un widget n’est pas
contenu dans un autre, alors c’est une fenétre. Par exemple dans le code 3.3, l'objet «w » est une
instance de «QPushButton » qui hérite de « QWidget » (voir le diagramme d’héritage en figure 3.4).
Il va sans dire que « QWidget » hérite de « QObjet ». Ainsi, tous les widgets sont concernés par le
systeme de signaux et slots. Par exemple, le signal « cliqued () » apparait dans QAbstractButton
et est hérité par QPushButton.

En parallele de I'héritage de classe, il est possible pour les « Q0bjet » d’avoir des parents afin
de former des arbres de «QObjet ». Cela facilite la gestion de la mémoire car quand un objet est
détruit, il appelle les destructeurs de ses «fils ». Ainsi, par exemple, dans une fenétre, on placera
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QObjet ~ - # signaux/slots, méta-objets

QwWidget ==#  écoute souris/clavier

I

QAbstractButton
cliqued()

I

QPushButton

Figure 3.4 : Diagramme d’héritage du « QPushButton »

les boutons de la fenétre comme fils7° de cette fenétre, ainsi a la destruction de cette fenétre, les
boutons seront eux aussi détruits.

3.1.3.2.4 Qt et ses modules

Notons que Qt ne fournit pas simplement de quoi construire des interfaces graphiques. Il
fournit par exemple des équivalents aux « containers »”* que ’'on peut trouver dans les Standard
Template Library et C++ Standard Library, les bibliotheques standards du C++. Ainsi il existe la
classe «QString » que 'on utilisera a la place de la classe « String ». Le module de base ou
sont définies les classes de base se nomme QtCore. Les classes graphiques sont localisées dans le
module QtGui. Qt fournit d’autres modules plus spécialisés comme par exemple QtNetwork (qui
fournit des outils pour la programmation réseau).

Le PIXSCAN d’un point de vue technique

Dans le chapitre 2, j'ai décrit le PIXSCAN sans entrer dans les détails techniques pour me
concentrer sur le coté physique. Dans cette section, je vais faire une description technique du
PIXSCAN. Celle-ci est résumée par le schéma-bloc de la figure 3.5 page 86. Cette description
technique est faite en ayant en téte qu’en toute fin, piXface (exécuté sur 1’ordinateur nommsé
marpixscan) devra piloter chaque appareil (controleur source de rayons X, contréleur moteurs,
etc.) afin d’offrir un point d’entrée a 'utilisateur. Cela signifie entre autre que piXface gere une
certaine accumulation de technologies de communication.

Dans cette section, j'ai divisé le PIXSCAN, et plus généralement le systeme de tomographie
PIXSCAN (ouj’inclus par exemple le systéme de reconstruction), en blocs. Je ferai de chaque bloc

Attention, cette notion de «fils » n’a rien a voir avec la notion d’héritage qu’apporte le paradigme de la programmation
orientée objet.

les « containers » sont des objets qui gerent des collections d’objets. Pour les containers de la STL, voir : http://www
.cplusplus.com/reference/stl/
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Figure 3.5: Résumé de l'infrastructure du PIXSCAN. piXface est exécuté sur 1'ordinateur marpixscan au
centre et communique plus ou moins directement avec les autres blocs. Les ordinateurs sont en police «mo-
no ».

une description exhaustive (mais dans 1'optique du développement de piXface), une description
de la technologie de communication et des commandes offertes par le bloc; par exemple, un
moteur doit offrir une commande «bouger a telle position ».

3.2.1 Le bloc détecteur

( XPAD3 XPadDaemon p1)§face
| mard3 I marpixscan

Figure 3.6 : Bloc détecteur. Le détecteur XPAD3 est connecté a mard3. piXface (en fonc-
tionnement sur marpixscan) communique donc avec le détecteur a travers un logiciel fonc-
tionnant en continu sur mard3 chargé de traduire les instructions.

Comme le montre la figure 3.6, le bloc détecteur est constitué du détecteur XPAD3.1 et de 1'or-
dinateur mard3. Le bloc détecteur est, dans le PIXSCAN, le dispositif chargé d’acquérir les pro-
jections d"un objet. Contrairement au tomodensitometre clinique, le détecteur dans le PIXSCAN
est fixe. Il ne bouge pas, c’est I'objet qui tourne sur lui-méme grace a un dispositif décrit dans
» Le bloc moteurs < section 3.2.2.

Le détecteur XPAD3.1 est composé de 8 modules d'une hauteur de 120 pixels disposés vertica-
lement, chaque module est composé de 7 chips d"une largeur de 8o pixels disposés horizontale-
ment. Il permet donc d’acquérir des images de 560 x 960 pixels. Chaque valeur de pixel est codée
sur un entier non signé 16 bits permettant un intervalle compris entre (0 et 2'® —1 = 65535). Cela
implique une taille pour les images d’environ 1 Mo.
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Figure 3.7: Passage d'un état a un autre du bloc détecteur en fonction de ce qu'il fait. Ici n’est repré-

senté que le processus de demande d’image.

Le détecteur XPAD3.1 est connecté a mard3 a travers une interface USB 2.072. Le protocole USB
permet un débit de transfert maximal de 60 Mo/s, ce qui correspondra en pratique pour nous a

une vitesse d’acquisition maximale de 3 images par seconde.

72 USB est le sigle de « Universal Serial Bus ». USB est une norme de communication entre périphériques informatiques

de type série.

X



88

73

La communication entre piXface et le détecteur est établie par I'intermédiaire de mard3. Un
programme, dénommé « XPadDaemon », est chargé de faire le lien entre le détecteur et piXface.

Pourquoi une organisation aussi complexe ?

A ce stade de la description, il est 1égitime de se demander pourquoi le détecteur XPAD n’est
pas connecté directement sur I'ordinateur marpixscan.

Une des raisons est que le détecteur est prévu pour étre connecté a travers une interface
PCI-Express a son ordinateur de contrdle (mard3 ici). Cette interface est ultra rapide et peut faire
fonctionner le XPAD au maximum de ses capacités. Cette configuration permet d’atteindre des
vitesses proches des 240 images par seconde (les débits autorisés par le standard PCI-Express
sont proches de 8 Go/s). Ce type de vitesse demande beaucoup de ressources, c’est pourquoi
nous avons choisi de placer un ordinateur dédié au contréle du détecteur. Cet ordinateur (mard3)
sera chargé de faire le « tampon » entre I’ordinateur (marpixscan) de 'utilisateur et le détecteur.
De plus, Iutilisation du PCI-Express impose une configuration particuliére pour I'ordinateur de
controle, il vaut donc mieux un ordinateur dédié.

La deuxiéme raison est I'introduction d’une couche « d’abstraction ». Le but de cette abstrac-
tion est de cacher les détails d"implantation du protocole. En effet, la fagon de communiquer avec
le détecteur n’est pas du tout la méme entre le PCI-Express et 1"'USB. L’idée est que le programme
« XPadDaemon » prend des ordres simples (simple dans la formulation) et fasse le nécessaire pour
exécuter la commande. Avec cette couche supplémentaire, il est possible par exemple d’écrire
une version USB de « XPadDaemon » et une version PCI-Express. Et en fonction de l'interface uti-
lisée, on choisira I'une ou l'autre des versions. Comme « XPadDaemon » s’occupe des détails, il
n’est pas besoin de modifier piXface lors des changements de version. C’est d’ailleurs ce qui
existe actuellement.

Bien siir, a supposer que la connexion entre XPAD et « XPadDaemon » soit établie, il reste a
spécifier celle entre « XPadDaemon » et piXface. Nous avons choisi ici d"utiliser le protocole TCP/IP.
Concrétement, « XPadDaemon » se comporte comme un serveur disponible sur le réseau auquel le
client piXface pourra se connecter et ordonner des taches a effectuer. Le réseau entre marpixscan
et mard3 est un réseau privé. « XPadDaemon » est donc un programme congu pour fonctionner
indéfiniment, il est méme ce qu’on appelle un « daemon »73.

Le détecteur XPAD3.1 posséde plusieurs modes de fonctionnement, il peut étre piloté a 1’aide
de son horloge interne, d’une horloge externe ou simplement en lui demandant une image a la
fois. C’est ce dernier mode de fonctionnement que j'utiliserai dans piXface, la vitesse d’acquisi-
tion n’étant pas une donnée critique.

J’ai placé en tableau 3.1 la liste des états du bloc détecteur et les commandes qu’il offre a
piXface. Le processus normal d'une conversation normale pour obtenir une image entre « XPad-
Daemon » et piXface se trouve en figure 3.7.

3.2.2 Le bloc moteurs

Le PIXSCAN possede six moteurs différents. Deux d’entre eux concernent le détecteur, quatre
le bloc animal et un les filtres.

Un daemon (ou « démon » en frangais) est un programme qui s’exécute en arriere plan. Sous UNIX, un programme
qui a le processus numéro 1 (init) comme parent est considéré comme un daemon. crond est un exemple de daemon
trés répandu qui permet aux utilisateurs d’exécuter automatiquement des taches enregistrées dans une crontab (table
cron) : http://pubs.opengroup.org/onlinepubs/9699919799/utilities/crontab.html


http://pubs.opengroup.org/onlinepubs/9699919799/utilities/crontab.html

ouvre une connexion

je suis déconnecté ferme la connexion

je suis prét acquiers une image et envoie-la
j'acquiers une image moi

je configure charge un fichier de configu-
je scanne ration dans le détecteur

je suis en erreur effectue un « scanDACL »

Etats possibles du bloc détecteur Commandes possibles du bloc détecteur

Tableau 3.1: Commandes et états possibles du bloc détecteur. Notons qu’ils sont liés au bloc détecteur,
et donc au détecteur vu a travers « XPadDaemon ». Les connexions ont lieu entre « XPadDaemon » et piXface.

Controleur piXface
-—

Moteurs f— .
Moteurs marpixscan

Figure 3.8: Bloc moteurs.
3.2.2.1 Détecteur

A l'aide de deux moteurs, le détecteur peut se déplacer verticalement et horizontalement sur
la droite perpendiculaire a I’axe source-détecteur (c’est-a-dire sur la grille grise (- ) de la fi-

gure 1.21 page 37).
3.2.2.2 Bloc Animal

Le bloc animal est constitué d’un plateau horizontal tournant sur lui méme selon un axe ver-
tical placé sur une platine de translation (dans les trois directions de 'espace).

3.2.2.3 Filtres

Les filtres sont répartis réguliérement sur une roue a filtre (visible sur la photographie en
figure 4.1 a la page 118). Cette roue fait face a la source de rayons X, le moteur fait tourner la
roue afin de placer un des filtres devant le foyer de la source.

Comme le montre la figure 3.8, les moteurs ne sont pas connectés directement a piXface. Ils
sont en fait connectés au contréleur moteur XPS Controller. De la méme fagon que « XPadDaemon »
au paragraphe précédent, il expose les moteurs a piXface a travers un protocole TCP/IP. Dans le
XPS Controller, chaque moteur possede un identifiant unique que piXface utilisera pour le mettre
en mouvement.

J’aiplacé en tableau 3.2 laliste des états du bloc moteurs et les commandes qu’il offre a piXface.

3.2.3 Le bloc source

La source standard du PIXSCAN est la source UltraBright microfocus (une photographie se
trouve en figure 2.13 page 73); apres allumage manuel, elle est directement controlable a I'aide
du protocole RS-232. Au-dela de I'ordre de tir de rayons X, il est possible bien stir de modifier la
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W je suis déconnecté
W je m’initialise W ouvre une connexion
W je suis prét W ferme la connexion
W je bouge W vaa la position absolue
W je suis en erreur W vaa la position relative
Etats possibles du bloc moteurs Commandes possibles du bloc moteurs

Tableau 3.2: Commandes et états possibles du bloc moteurs. Chaque item de cette liste est valable pour
un moteur particulier.

Source X Controleur piXface
Source X marpixscan

Figure 3.9: Bloc source. La source de rayons X est pilotable grace a son controleur direc-
tement connecté sur marpixscan

SHUTTER

‘J GLOSED . FAILED

OPEN . OPEN . ON

LOGKED ‘) CLOSED 0 OFF

LOCK/ OPEN/
UNLOGK CLOSE

ON/OF

Figure 3.11: Photographie du bloc contréleur. On distingue en dessous de « STATE » le témoin de mode « RE-
MOTE » dans lequel le PIXSCAN est totalement pilotable grace a piXface.

tension de la source et le courant. Notons que la source est assez automatisée, il n’est par exemple
pas nécessaire de la préchauffer avant utilisation, celle-ci s’en charge elle-méme.

J’ai placé en tableau 3.3 la liste des états du bloc source et les commandes qu’il offre a piXface.

3.2.4 Le bloc controleur

Ce contrdleur (une photographie se trouve en figure 3.11) est un bloc chargé de la sécurité du
PIXSCAN. Il est notamment chargé d’éteindre la source a rayon X en cas de probleme comme
'ouverture inopinée des portes du PIXSCAN (cf. lien sur figure 3.5). C’est ce que I'on appelle la
boucle interlock.

En plus de la sécurité, le controleur commande :

— le verrouillage des portes : le verrouillage (magnétique) des portes est obligatoire pour pou-
voir utiliser la source de rayons X;

— la lumiere : le PIXSCAN dispose de lumiere a l'intérieur de la boite que I'on peut décider
d’allumer;

— l’obturateur : 'obturateur est une piéce qui se place a la sortie de la source a rayons X. Elle
est totalement opaque a ces rayons. L’obturateur est destiné a couper le flux de rayons X
méme lorsque la source tire encore. Quand 1’obturateur bloque les rayons, il est en position
«baissée ».



je suis déconnecté ouv