
 
 
 
 
 
 
 

 
 
 
 

AVERTISSEMENT 
 
 

Ce document est le fruit d'un long travail approuvé par le jury de 
soutenance et mis à disposition de l'ensemble de la 
communauté universitaire élargie. 
 
Il est soumis à la propriété intellectuelle de l'auteur. Ceci 
implique une obligation de citation et de référencement lors de 
l’utilisation de ce document. 
 
D'autre part, toute contrefaçon, plagiat, reproduction  illicite 
encourt une poursuite pénale. 
 
Contact : ddoc-theses-contact@univ-lorraine.fr 
 
 
 
 
 

LIENS 
 
 
Code de la Propriété Intellectuelle. articles L 122. 4 
Code de la Propriété Intellectuelle. articles L 335.2- L 335.10 
http://www.cfcopies.com/V2/leg/leg_droi.php 
http://www.culture.gouv.fr/culture/infos-pratiques/droits/protection.htm 



NANCY UNIVERSITE – UNIVERSITE HENRI POINCARE NANCY 1 

Faculté de Médecine 

ECOLE DOCTORALE BIOLOGIE – SANTE – ENVIRONNEMENT 

 

N° attribué par la bibliothèque 

���������� 
 

THESE 

 
Pour obtenir le grade de  

 

DOCTEUR DE NANCY-UNIVERSITE, UNIVERSITE HENRI POINCARE NANCY 1 
 

Spécialité : Bioingénierie 
 

Présentée et soutenue publiquement  
 

Par 
 

Romain GROSJEAN 
 

Le Lundi 22 Septembre 2008 

 
 

INFLUENCE DU MOUVEMENT DES ORGANES ET DES PARAMETRES D’ACQUISITION SUR LA 

QUALITE DE L’IMAGE EN SCANOGRAPHIE ; 
APPLICATION A LA DETERMINATION DE LA COMPOSITION CHIMIQUE DES CALCULS RENAUX. 

 
 

Directeur de Thèse : Professeur Jacques HUBERT 
 
 

JURY 
 
Pr. Alain BLUM   Professeur des Université – Praticien Hospitalier UHP Nancy 

Dr. Patrick CLARYSSE  Chargé de Recherche CNRS   Inserm  U630, Lyon 

Dr. Michel DAUDON  Praticien Hospitalier    Hôpital Necker, Paris 

Pr. Jacques FELBLINGER  Professeur des Université – Praticien Hospitalier UHP Nancy 

Pr. Jacques HUBERT  Professeur des Université – Praticien Hospitalier UHP Nancy 

Pr. Olivier TRAXER  Professeur des Université – Praticien Hospitalier Hôpital Tenon, Paris 

 



 



 

  



 



NANCY UNIVERSITE – UNIVERSITE HENRI POINCARE NANCY 1 

Faculté de Médecine 

ECOLE DOCTORALE BIOLOGIE – SANTE – ENVIRONNEMENT 

 

N° attribué par la bibliothèque 

���������� 
 

THESE 

 

Pour obtenir le grade de  
 

DOCTEUR DE NANCY-UNIVERSITE, UNIVERSITE HENRI POINCARE NANCY 1 
 

Spécialité : Bioingénierie 
 

Présentée et soutenue publiquement  

 

Par 

 

Romain GROSJEAN 
 

Le Lundi 22 Septembre 2008 

 

 

INFLUENCE DU MOUVEMENT DES ORGANES ET DES PARAMETRES D’ACQUISITION SUR LA 

QUALITE DE L’IMAGE EN SCANOGRAPHIE ; 

APPLICATION A LA DETERMINATION DE LA COMPOSITION CHIMIQUE DES CALCULS RENAUX. 
 

 

Directeur de Thèse : Professeur Jacques HUBERT 

 

 

JURY 

 
Pr. Alain BLUM   Professeur des Université – Praticien Hospitalier UHP Nancy 

Dr. Patrick CLARYSSE  Chargé de Recherche CNRS   Inserm  U630, Lyon 

Dr. Michel DAUDON  Praticien Hospitalier    Hôpital Necker, Paris 

Pr. Jacques FELBLINGER  Professeur des Université – Praticien Hospitalier UHP Nancy 

Pr. Jacques HUBERT  Professeur des Université – Praticien Hospitalier UHP Nancy 

Pr. Olivier TRAXER  Professeur des Université – Praticien Hospitalier Hôpital Tenon, Paris 

 



 



 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

À mes parents…



 



 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

« Mieux vaut avoir approximativement raison qu'avoir précisément tort. » 

 
« Je veux pouvoir expliquer mes erreurs. C'est pourquoi je ne fais que des choses que je comprends. » 

 
« Vous n'avez pas raison parce que d'autres sont d'accord avec vous.  

Vous avez raison parce que vos faits sont exacts et que votre raisonnement est juste. » 

 
 
 
 

Warren Buffett 
1930-20?? 

 



 



 

REMERCIEMENTS 
 

Je tiens à remercier : 
 

- Jacques Felblinger pour m’avoir fait confiance à plusieurs reprises en me prenant en stage puis 

en me proposant cette thèse, pour m’avoir encadré pendant ces cinq dernières années, pour 

m’avoir accompagné dans mes réflexions et mes interrogations (scientifiques ou non), pour sa 

sympathie et pour son éternel optimisme. 
 

- Jacques Hubert pour avoir accepté de diriger cette thèse, pour m’avoir toujours soutenu, pour 

ses idées, pour l’intérêt portés à mes travaux et pour sa bienveillance. 
 

- Olivier Traxer qui m’a fait l’honneur de présider mon jury de thèse. 
 

- Alain Blum pout l’intérêt porté à mes travaux et pour m’avoir toujours acceuilli 

chaleureusement au sein de son service. 
 

- Patrick Clarysse et Michel Daudon pour avoir évalué mon travail et en avoir été les 

rapporteurs. 
 

- Michel Claudon pour m’avoir ouvert les portes de leurs services aussi souvent que j’en ai eu 

besoin. 
 

- Rui Guerra pour les débats animés et constructifs; qu’ils soient en rapport avec la 

scanographie ou avec sa fâcheuse tendance à supporter des équipes de foot portugaises. 
 

- Benoît Sauer pour son dynamisme, sa jovialité et son efficacité. 
 

- Yannick Ponvianne, Damien Husson, Cédric Pasquier, Freddy. Odille pour leur sympathie, et 

pour leur aide précieuse qui m’a permis, tout au long de cette thèse, d’avancer plus rapidement. 
 

- Julien Oster, qui a su remplacer, au pied levé, R. Guerra pour continuer la grande tradition du 

débat footballistique improductif. 
 

- Adnane Benhadid pour sa disponibilité. 
 

- Céline Lorentz et Maélène Lohezic pour leur précieuse collaboration. 
 

- Brice Fernandez, Laure Godignon, Zhor Ramdane-Cherif et Pierre-André Vuissoz pour leur 

sympathie.  
 

- Céline Fournier pour son aide et sa bonne humeur. 
 

- Les manipulateurs du service d’imagerie Guilloz (Y. Kowalsky, F. Grospretre) et du service de 

Radiologie de l’hôpital d’enfants (C. Delandre, A. Schmitt, A. ) pour leur disponibilités, leur 

sympathie et l’intérêt porté à mes travaux. 
 



 



 

Je tiens également à remercier ceux sans qui la vie serait moins belle et qui ont largement 

contribué à faire de ces 3 ans de thèse une des périodes les plus agréables de ma vie : 
 

- Mes parents, pour leur présence de tous les instants, leur appui inconditionnel, leur soutien 

sans faille, leur confiance aveugle et leur aide logistique. 
 

- Mes grands parents. 
 

- Mon frère, pour toutes les heures passées ensemble sur un terrain de sport ou devant un 

écran. Pour être convaincu que le distructeur dimensionnel est un appareil énigmatique et que 

l'énigme qui l'entoure n'a d'égale que son immense puissance. Pour m’avoir obligé à toujours 

vouloir être le meilleur exemple possible. 
 

- Ma sœur et sa petite famille, pour leur affection, leur agréable compagnie et le charmant 

désordre qui en résulte. 
 

- Toph, un des plus anciens, qui m’a supporté sans broncher pendant trois ans et demi. Bel 

effort ! Belle patience ! Merci pour tout ! Les dragons, les trolls et surtout les patients ont du 

souci à ce faire tant qu’ils auront à en découdre avec toi. 
 

- Olive N., pour sa disponibilité, pour le nombre incalculable de fois où il est intervenu sur ma 

personne, pour son oreille attentive, pour ses conseils et pour les personnes qu’il m’a permis de 

rencontrer. 
 

- Renan pour son petit coté niais, pour nos interminables discussions absolument pas 

impartiales sur le foot et sur la vie, pour son omniprésence dans mon salon. 
 

- Mignon, Riri, Nath, Ludosch, Guigou, Captain, Bo, Maschiiine, pour leur amitié qui perdurent 

malgré l’éloignement, pour tous les bons moments passés ensemble, pour toutes les journées 

égayées par leur correspondance, pour leur humour, leur finesse d’esprit et pour m’avoir 

permis de découvrir le monde… 
 

- Jool, pour son côté rock’n roll, son amour exacerbé du ballon rond, sa joie de vivre, et pour 

toutes les galères traversées ensemble. J’espère que de là où il est, il est fier de moi. 
 

- Kik, pour aimer mon humour limite, pour m’avoir accompagné dans mes escapades 

américaines, pour ses références sportives improbables… 
 

- Kirigole, Flote, Casted, Gamin, Poulet, Ben…Ils sont bêtes, ils sont moqueurs, ils sont 

méchants, mais qu’est ce qu’ils sont drôles ! Merci à vous pour tous les instants passés 

ensemble, pour les soirées ringardes, pour le nom renouvellement des blagues, pour tous les 

matchs de foot, pour tous ces fous rires…. 
 

- Antoine et Nico pour avoir joué un rôle important dans ce que je suis devenu, pour leur 

humour décalé, leur folie, leur sympathie, le nombre incalculable d’heures passées à crier, à 

chanter, à grimper, à faire des molles, à se balancer des bananes, à éviter des rouges, à tenter 

des retrobasckspin, à sortir des aces avec ou sans effet. 
 

- Sylvotte, dont il ne sera pas dit qu’elle sera le seul docteur de la famille. 
 



 

- Gérard et Monique sans qui la ligue des champions serait restée inaccessible. Merci pour votre 
accueil et votre gentillesse. 
 

- Olive P., toujours fidèle au poste, farouche adversaire sur console mais rarement vainqueur. 
Merci de m’avoir permis d’être ton témoin de mariage.  
 

- Nicole et Jean Paul, pour leur coté « déglingue » et pour leur gentillesse. 
 

- Marie, Élise, Momone, Guinguette, Alesk, Poupounet, Soph, Virginie, Seb, Bubu, Lulu, Ian, 
Ben, Soph, Delphine, Manue, Marion, Manu, Ghis, Béné, Mimi, Gaëlle, Charlotte, Bérang et 
tous les autres (ils sont trop nombreux pour être tous nommés ici) pour leur sympathie, leur 
humour, leur gentillesse et surtout leur petit grain de folie. 



 

RESUME 
 

Malgré les nombreuses améliorations qu’a connues la scanographie au cours de ces vingt 
dernières années, la qualité des images scanographiques reste fortement influencée par le 
mouvement (volontaire ou involontaire) du patient. 
La scanographie étant une technique irradiante basée sur l’utilisation des Rayons X, il est 
impossible d’étudier l’influence du mouvement des organes sur la qualité de l’image en plaçant 
des sujets sains dans la machine puisque l’exposition non justifiée des personnes au 
rayonnement est interdite. Des fantômes doivent donc être utilisés pour quantifier la qualité 
des images. De nombreux fantômes permettant de quantifier la qualité de l’image existent dans 
le commerce, mais aucun n’est mobile, nous avons donc dû concevoir et fabriquer une plate-
forme de mouvement permettant de simuler des mouvements physiologiques. Cette plate-
forme nous a permis de montrer que l’influence du mouvement dépendait de la taille, de la 
forme et du contraste de l’objet étudié. Le mouvement peut engendrer une déformation de 
l’objet, un redimensionnement et à une modification de sa valeur d’atténuation moyenne. Le 
mouvement conduit donc à une perte d’information sur la localisation, sur la densité, sur le 
volume et sur la forme des objets qui ont bougé durant l’acquisition. Cette perte d’information 
est d’autant plus importante que l’amplitude et/ou la vitesse du mouvement sont élevées. 
L’utilisation de scanners de générations et de technologies différentes nous a également permis 
d’étudier l’influence des paramètres d’acquisition (pitch, kV, mAs, vitesse de rotation du tube…)  
sur la qualité de l’image avec ou sans mouvement. Cette étude a mis en évidence le fait que le 
choix de paramètres d’acquisition pertinents était primordial pour obtenir une image optimale. 
L’influence du mouvement sur la qualité de l’image n’est également pas la même en fonction 
des paramètres d’acquisition choisis. 
L’étude de l’influence du mouvement et celle des paramètres d’acquisition a ensuite été 
appliquée à la technique de détermination de la composition chimique des calculs rénaux en CT. 
Cette technique, basée sur les valeurs d’atténuation aux RX des calculs rénaux, permet 
théoriquement de caractériser la nature chimique du calcul afin de choisir rapidement le 
meilleur moyen de traitement possible (LEC, chirurgie…). Pour mener à bien cette étude nous 
avons collectés des calculs obtenus après interventions urologiques chez des patients. Une 
analyse morphoconstitutionnelle préalable nous a permis de connaître leur composition 
chimique. A l’aide de la plus grande série de calculs jamais publiée et d’un fantôme « gelée » 
développé au sein du laboratoire et respectant au mieux les conditions d’absorption et 
d’atténuation du rein, nous avons ainsi réussi à mettre en place une technique permettant de 
déterminer, avec une précision de 95%, la nature chimique du composant majoritaire d’un 
calcul. 
Cette technique, dite de « double énergie », permet d’identifier chaque type de calcul en se 
basant sur les valeurs d’atténuation aux RX d’un calcul obtenues à 80 et à 120 kV. 
La technique de « double énergie » n’est malheureusement plus valable quand le fantôme est 
mis en mouvement. En effet le mouvement génère des artefacts qui engendrent une 
modification des valeurs d’atténuation des calculs. L’échelle de valeurs, obtenues sans 
mouvement, permettant d’identifier un calcul n’est alors plus utilisable. Notre technique de 
caractérisation des calculs purs est donc efficace si et seulement si aucun mouvement n’a lieu 
durant l’acquisition. 



 



 

ABSTRACT 
 
Despite all the improvements known by the Computed Tomography (CT) during the last 20 
years, the CT image quality remains heavily influenced by the voluntary or involuntary patient 
motion. 
Since the CT is an irradiating imaging modality based on X-rays, it is impossible to study the 
influence of the organs motion on the image quality by using healthy subjects. Indeed, the 
unjustified exposure to radiation is prohibited. Consequently, phantoms have to be used to 
quantify the image quality. Such phantoms are commercially available but none is mobile. We 
have so designed and built a dynamic platform allowing the simulation of organs motion. This 
platform allowed us to show that the influence of the motion on image quality depended on the 
size, the shape and the contrast of the studied object. The motion led to a deformation, a 
resizing, and to a decreasing of the CT attenuation values of the studied object. The more the 
speed and the amplitude of the motion were, the more the loss of the information about the 
object was. 
The use of CT scanners of different generations, different technologies and different builders 
allowed us to study the influence of CT acquisition parameters on the image quality with and 
without motion. This study has highlighted the fact that the choice of the right CT parameters 
(pitch, kV, mAs, gantry rotation time…) was very important on the determination of the image 
quality. The influence of theses parameters were not the same with and without motion applied 
during the acquisition. 
Once these results obtained, we have tried to develop a technique of determination of the 
chemical composition of renal stones in CT. This technique is based on-the CT-attenuation 
values of the renal stones. It allows to characterize rapidly the chemical composition of the 
renal stone into choose as quickly as possible the best diagnosis and the best treatment 
(surgery, NPLC…). 
With the largest number (n = 241) of stones so far described, to our knowledge and with a home 
made jelly phantom respecting the absorption and the X-ray attenuation of the kidney, we have 
develop a protocol allowing to determine the chemical nature of the major component of a 
stone, with a 95% precision. Our dual-energy method allows to identify each stone based on the 
CT-attenuation values obtained at 80 kV and at 120 kV. Sadly, this method is no more applicable 
when the phantom moves during the acquisition. Indeed the motion induces decreasing of CT-
attenuations values and consequently the scale of values obtained with no motion is no more 
usable. Our characterization technique works only if absolutely no motion occurs during the 
acquisition. 
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RX : Rayons X 
eV : électron-Volt 
keV : kilo électron-Volt 
MeV : Mégaélectron-Volt 
min : minute 
Hz : Hertz 
kV : kiloVolt 
C: Coulomb 
TDM: Tomodensitométrie 
CT: Computed Tomography 
3D: Tridimensionnel 
2D: Bidimensionnel 
µ : coefficient d’atténuation 
HU : unité Hounsfield 
DAS : Data Acquisition System 
RDM : Réseau de Détection Modulable 
GE : General Electric 
ASSR : Advanced Signle Slice Rebinning 
Adaptative Multiple Plane Reconstruction 
MDCT: Multidetector CT 
FWHM: Full Width at Half Maximum 
mA: milliAmpère 
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ALARA: As Low As Reasonable Achievable 
Gy: Gray 
Sv: Sievert 
J: Joule 
CTDI: Computed Tomography Dose Index 
FDA: Food and Drug Administration 
DLP: Produit Dose-Longueur 
PSF: Point Spread Function 
ROI: Region Of Interest 
MTF: Modulation Transfer Function 
SSP: Slice Sensibility Profil 
FWTM: Full Width at Tenth of Maximum 
FWTA: Full Width at Tenth Area 
SPQRI: Slice Profil Quality Index 
FOV : Field of View 
EBCT : Electron Beam CT 
IRM : Imagerie par Résonance Magnétique 
MSCT : Multi Slice CT 

ECG : Electrocardiogramme 
RAM : Random Access Memory 
ROM : Read Only Memory 
PID : Proportionnel, Intégrateur, Dérivateur 
PC : Personal Computer 
TEP : Tomographie par Émission de Positons 
HA : Hydroxyapatite 
HU : Hounsfield Unit 
IM : Information Mutuelle 
CC : Coefficient de Corrélation 
FC : Indice de circularité 
DICI : Indice de déviation au cercle inscrit 
VT : Vitesse de translation 
VR : Vitesse de rotation 
LEC : Lithotripsie ExtraCorporelle 
UIV : Urographie Intra Veineuse 
ASP : Abdomen Sans Préparation 
IRM : Imagerie par Résonance Magnétique 
BRU : Brushite 
COD ou C2 : Calcium Oxalate Dihydrate 
COM ou C1 : Calcium Oxalate Monohydrate 
CYS : Cystine 
STR : Struvite 
UA ou AU : Acide Urique 
HU80 : Nombre CT obtenu, en HU, à 80 kV. 
HU120 : Nombre CT obtenu, en HU, à 120 kV 
EMA : Erreur Moyenne Absolue 
EI : Entropie de l’Image 
MI : Mutual  Information
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Introduction 
 

Malgré les nombreuses améliorations qu’a connues la scanographie (ou tomodensitométrie) 
au cours de ces 20 dernières années, la qualité des images scanographiques reste fortement 
influencée par le mouvement (volontaire ou involontaire) du patient. 
La scanographie étant une technique d’imagerie irradiante, l’influence de ce mouvement ne 
peut être étudiée à l’aide de sujets sains. En effet, l’exposition d’un patient au rayonnement 
doit impérativement être justifiée d’un point de vue clinique. 
Il a donc été nécessaire de développer un fantôme mobile permettant de simuler des 
mouvements respiratoire et/ou cardiaques. 
A l’aide d’une plate-forme dynamique, nous avons étudié l’influence du mouvement sur la 
qualité de l’image. Parallèlement, notre attention s’est également portée sur l’influence du 
choix des paramètres d’acquisition sur cette dégradation. 
Comme le montre le synopsis de la page suivante, cette plate-forme nous a permis d’obtenir 
des données brutes corrompues par le mouvement.  
A partir de ces données, des images artefactées ont été reconstruites. Elles ont alors pu être 
comparées aux images obtenues à partir de données brutes acquises sans mouvement. Cette 
comparaison nous a permis d’évaluer la qualité de l’image et d’étudier l’influence du 
mouvement. Les données brutes corrompues nous ont également permis de mettre en place 
une technique de correction directement applicable dans l’espace de Radon. Là encore les 
images corrigées obtenues ont été comparées à des images corrompues non corrigées et à des 
images non corrompues. 
Parallèlement, une étude relative à la détermination de la composition chimique des calculs en 
scanographie a été menée. Après avoir étudié l’influence du média environnant les calculs lors 
d’études in-vitro, nous avons développé un fantôme incorporant les calculs et imitant le rein en 
terme d’absorption et d’atténuations aux RX. La création de ce fantôme nous a permis de 
mettre en place une technique de caractérisation de la composition chimique des calculs en 
scanographie. Une fois cette technique validée, nous avons placé notre fantôme sur la plate-
forme dynamique et avons étudié l’influence du mouvement respiratoire sur cette technique 
d’identification. 
Le synopsis de la page suivante permet bien de se rendre compte des différents axes de 
recherches  abordés durant cette thèse. 
Ce manuscrit est divisé en 10 Chapitres. Dans le premier, les bases physiques nécessaires à la 
compréhension de la scanographie sont présentées. Dans la deuxième partie, les principes de la 
scanographie sont énoncés. Les Chapitres 3 et 4 présentent les problématiques de la qualité de 
l’image et des artefacts qui peuvent la dégrader. Le chapitre 5 permet d’appréhender la 
problématique de l’imagerie des organes en mouvement. Le chapitre 6 expose les résultats des 
études menées au cours de cette thèse et relatives à l’influence du mouvement sur la qualité de 
l’image. Le chapitre 7 met en avant les résultats des études sur l’influence des paramètres 
d’acquisition sur la qualité de l’image avec et sans mouvement des objets scannés durant 
l’acquisition. Le chapitre 8 développe toute la partie de la thèse relative aux calculs rénaux et à 
la détermination de leur composition chimique en scanographie. Le chapitre 9 présente la 
technique de correction des artefacts de mouvement dans le sinogramme. Le chapitre 10 
permet de conclure sur nos travaux et d’évoquer les perspectives envisageables. 
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I. Les rayons X 
 

Les Rayons X sont une forme de rayonnement électromagnétique à haute fréquence dont la 
longueur d'onde est comprise entre 5 picomètres et 10 nanomètres. L'énergie de ces photons 
va de quelques eV (électron-volt), à plusieurs dizaines de MeV. C'est un rayonnement ionisant 
utilisé dans de nombreuses applications dont l'imagerie médicale et la cristallographie [1-4]. 

 

Les rayons X ont été découverts en 1895 par le physicien allemand Wilhelm Röntgen, qui a reçu 
pour cela le premier prix Nobel de physique ; il les nomma ainsi car ils étaient d'une nature 
inconnue. 
 

Les rayons X et les rayons gamma sont de même nature. La distinction vient de leur mode de 
production. Les rayons X sont des photons produits par les électrons des atomes alors que les 
rayons gamma sont produits par les noyaux des atomes. 
 

I.1. Historique 
 

Lors de ses investigations sur la conduction de l'électricité dans des gaz à faible pression, 
Sir William Crookes (1832-1919) découvrit que lorsque la pression était abaissée, la cathode 
semblait émettre des rayons lumineux. Ces rayons ont été appelés rayons cathodiques (il s’agit 
en réalité de jets d'électrons libres).  
Voulant, à l'origine, provoquer une fluorescence lumineuse de minéraux, Crookes créa le tube à 
décharge (également appelé tube à gaz, tube à cathode froide ou tube de Crookes) (Figure 1). Il 
s'agit d'une ampoule en verre, dans laquelle on fait le vide (pression d'air résiduelle d'environ 
100 Pa), contenant une cathode métallique (en aluminium, de forme concave) permettant de 
concentrer le flux d'électrons, et une anode (ou cible). Une bobine d'induction fournit une haute 
tension. Il se produit alors une ionisation de l'air résiduel, sous la forme d'un éclair ou 
« décharge », qui provoque un flux d'électrons de la cathode vers l'anode. Ce flux, appelé rayon 
cathodique, produit un rayonnement électromagnétique qui est capable de créer de la lumière 
de fluorescence sur certains corps ainsi que produire des décharges de corps électrisés à 
distance.  
 

 
Figure 1: Tube de Crookes (Source:Microsoft Encarta) 
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À la fin du XIXe siècle, Wilhelm Röntgen (1845-1923) s’intéresse aux rayons cathodiques 
qui ont été découverts par Hittorf (1824-1914) en 1869. À cette époque, tous les physiciens 
savent reproduire l'expérience de Crookes mais personne n'a eu d'idée d'application de ces 
rayonnements. En 1895, Wilhelm Röntgen reproduit l'expérience à de nombreuses reprises en 
modifiant ses paramètres expérimentaux (types de cibles, tensions différentes….). Le 8 
novembre 1895, il parvient à rendre luminescent un écran de platinocyanure de baryum. Il 
décide alors de faire l'expérience dans l'obscurité en plongeant son tube de Crookes dans un 
caisson opaque. Le résultat est identique à la situation normale. Röntgen place ensuite 
différents objets de différentes densités entre l'anode et l'écran fluorescent, et en déduit que le 
rayonnement traverse la matière d'autant plus facilement que celle-ci est peu dense et peu 
épaisse. Plus troublant encore, lorsqu'il place des objets métalliques entre le tube et une plaque 
photographique, il parvient à visualiser l'ombre de l'objet sur le négatif. Röntgen parvient à en 
déduire que les rayons sont produits dans la direction des électrons du tube et que ce 
rayonnement est invisible et très pénétrant. Comme il ne trouve pas de dénomination adéquate 
pour ses rayons, Röntgen les baptise « Rayons X » (en Allemagne, les rayons X sont encore 
souvent appelé Röntgenstrahlung). 
Le premier cliché est celui de la main d'Anna Bertha Röntgen (22 décembre 1895, pose de 20 
min) . Il s'agit de la première radiographie, la radiologie est née (Figure 2).  
 

 
Figure 2 : Une des premières radiographies prises par Wilhelm Röntgen.(Source www.espace-sciences.org) 

 

Un mois plus tard, Bergonié (1857-1925) reproduit à Bordeaux l'expérience de Röntgen, avant 
que ce dernier publie officiellement. Le 28 décembre 1895, Röntgen publie sa découverte dans 
un article intitulé « Über eine neue Art von Strahlen » dans le bulletin de la Société physico-
chimique de Wurtzbourg. C'est cette découverte qui lui vaudra le premier prix Nobel de 
physique en 1901. Il tire quatre conclusions dans son article : 

- les rayons X sont absorbés par la matière. Leur absorption est fonction de la masse 
atomique des atomes absorbants. 

- les rayons X sont diffusés par la matière (rayonnement de fluorescence). 
- les rayons X impressionnent la plaque photographique. 
- les rayons X déchargent les corps chargés électriquement. 



Chapitre I – Rayons X 

 
 

- 8 - 

I.2. Onde électromagnétique  
 

Les rayons X sont, comme la lumière, une forme de rayonnement électromagnétique. Ils se 
déplacent dans le vide à la vitesse de la lumière c. Un rayonnement (ou une onde) 
électromagnétique consiste en la propagation d’un champ électrique E et d’un champ 
magnétique B perpendiculaires. Ces champs oscillent en phase et sont eux-mêmes 
perpendiculaires à la direction de propagation. Une onde électromagnétique sinusoïdale est 

caractérisée par sa fréquence de vibration ν   (ou par sa période T=1/ ν ) et par son amplitude. 

La longueur d’onde λ  est la distance que parcourt l’onde pendant une période, soit 
c

c Tλ
ν

= × =  (1) 

En général, un rayonnement électromagnétique est constitué par la superposition de 
rayonnements de fréquences différentes. On appelle spectre du rayonnement, la distribution de 
l’intensité du rayonnement en fonction de la fréquence, de la longueur d’onde ou de l’énergie. 
Certaines interactions du rayonnement électromagnétique avec la matière, comme l’effet 
photoélectrique, ne sont pas explicables dans le cadre du modèle ondulatoire, mais peuvent 
s’interpréter si l’on considère le rayonnement comme un flux discontinu de paquets d’énergie 
(ou quanta d’énergie) appelés photons. Chaque photon transporte, à la vitesse de la lumière, un 

quantum d’énergie E bien déterminée, liée à la fréquence ν du rayonnement par la relation de 
Planck-Einstein: 
 

E h ν= ×  (2) 

h est la constante de Planck: h =�6,626.10�-34 J s-1 
Les rayonnements électromagnétiques se présentent donc sous les deux aspects 
complémentaires : ondulatoire et corpusculaire. L’aspect corpusculaire devient marqué lorsque 
la longueur d’onde du rayonnement est plus petite que la dimension des objets avec lequel 
celui-ci interagit. Le tableau I donne la classification usuelle des ondes électromagnétiques dans 
l’ordre croissant des fréquences (donc dans l’ordre croissant des énergies des photons associés). 
On remarquera que l’énergie d’un photon X est de l’ordre de grandeur de l’énergie de liaison 
des électrons des couches internes des atomes, c’est-à dire de l’ordre du keV (un eV correspond 
à 1,6 10-19J). 
 

 
Tableau I: Rayonnements électromagnétiques. 
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Les RX se différencient en 3 catégories : 
- Les RX mous dont la longueur d'onde est proche de la plage des UV (ultraviolets) dans le 
spectre électromagnétique. 
- Les RX durs dont la longueur d'onde est proche de la plage des rayons gamma, voire 
débordants sur cette plage. 
- Les RX composés d'un mélange de nombreuses longueurs d'onde sont connus sous le nom de 
RX « blancs », par opposition aux RX « monochromatiques », qui présentent une seule longueur 
d'onde. 
 

 
 

Figure 3: Spectre électromagnétique (Source : www.eudil.fr) 
 

I.3. Production 
 

Les tubes à rayons X (figure 4) fonctionnent de la manière suivante. Dans une enceinte de 
verre où règne un vide poussé, des électrons sont émis par un filament dans lequel circule un 
courant électrique. Ceux-ci sont accélérés en direction d’une anode par un champ électrique 
créé par une différence de potentiel élevée (généralement de 10 à 150 kV) entre le filament qui 
sert de cathode et l’anode. Ces électrons entrent en collision avec la cible que constitue le métal 
de l'anode. Des rayons X sont alors produits par deux mécanismes distincts. D’une part, les 
électrons, se déplaçant à une vitesse très élevée, ont une énergie cinétique suffisante pour 
perturber les couches électroniques internes des atomes de la cible. Ces atomes, dans un état 
excité, vont alors émettre des rayons X en retournant à leur état fondamental. D’autre part, le 
ralentissement des électrons dans la matière produit un rayonnement de freinage comportant 
des rayons X. L’énergie cinétique des électrons incidents est déterminée par la tension 

d'accélération ∆U: 

cinE e U= ∆  (3) 

avec e la charge électrique de l’électron (e = -1,602.10-19 C). 
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Figure 4 : Schéma d’un tube à rayons X. HT: haute tension d’accélération. RX: 

Rayons X émis par l’anode. 
 

L’interaction des électrons rapides avec la matière se traduit globalement par un ralentissement 
des électrons, et l’énergie cinétique perdue se manifeste sous différentes formes. Une fraction 

importante de cette énergie (≈ 99 %) est convertie en chaleur et augmente l’énergie interne de 

la substance. Le reste (≈1%) est rayonné hors de la substance sous forme de photons X. La cible, 

formée de métal de numéro atomique élevé (Z > 30), la plupart du temps du tungstène (W), est 
enchâssée dans un bloc de cuivre pour faciliter son refroidissement. Selon la puissance du tube, 
une circulation forcée d’air ou d’eau assure l’évacuation de la chaleur. 
 

I.4. Le spectre des rayons X 
 

Un spectre d’émission de rayons X consiste en la superposition d’un spectre continu et d’un 
spectre discret de raies. 
 

I.4.1. Le spectre continu 
 

Toute charge accélérée produit un rayonnement électromagnétique. Le rayonnement de 
freinage, ou Bremsstrahlung, est émis lorsqu’un électron incident subit, lorsqu’il s’approche 
d’un noyau atomique de la cible, une force électrique F qui incurve sa trajectoire. L’accélération 
centripète qui en résulte provoque l’émission d’un rayonnement électromagnétique, pouvant 
prendre la forme d’un photon X d’énergie E prélevée sur l’énergie cinétique de l’électron (figure 
5a). 
 

 
Figure 5 : (a) rayonnement de freinage; (b) spectre continu d’un tube à rayons X; la limite supérieure du spectre 
continu correspond à l’énergie cinétique des électrons qui bombardent l’anode. 

a) b) 
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Dans ce processus, l’électron incident peut perdre toute son énergie cinétique Ecin en une fois, 
ce qui donne une limite supérieure à la fréquence du photon émis. Celle-ci dépend donc 
uniquement de la tension d’accélération (relations 2 et 3) et non du métal de la cible. Le 
freinage dépend évidemment de la distance à laquelle l’électron se rapproche du noyau et les 
photons émis peuvent avoir toutes les énergies comprises entre l’énergie cinétique zéro et Ecin. 
Le spectre est donc continu et a l’allure de la figure 5b. 
 

I.4.2. Le spectre discret, spectre caractéristique 
 

Un atome est formé d’un noyau de charge +Ze (Z est le numéro atomique de l’élément) 
et de Z électrons de charge -e. Chaque électron, caractérisé par plusieurs nombres quantiques, a 
une énergie bien déterminée (négative car il est lié). Les électrons sont répartis par ordre 
d’énergie croissante en couches K, L, M, N... correspondant au nombre quantique principal 
(figure 6). Chaque couche comprend différentes sous-couches d’énergies voisines 
correspondant aux autres nombres quantiques. Les niveaux énergétiques des couches et sous-
couches sont caractéristiques de chaque élément. 
 

 
 

Figure 6 : Répartition des couches électroniques:Une couche électronique peut contenir un nombre limité 
d'électrons, La couche K contient au maximum  2 électrons.  La couche L contient au maximum 8 électrons.  La 
couche M contient au maximum 8 électrons. Une couche remplit au maximum, est dite saturée. Les électrons 
remplissent d’abord la couche K la plus proche du noyau. Si celle-ci est saturée, ils se placent sur la couche suivante 
L et ainsi de suite. 
 

Un électron incident d’énergie Ecin peut expulser un électron d’un atome de la cible dont 
l’énergie de liaison est plus petite que Ecin, créant ainsi un trou dans une couche. L’atome se 
trouve alors dans un état excité instable et tend à retourner dans son état fondamental (de 
moindre énergie): le trou est alors comblé par un électron d’une couche supérieure, dont 
l’excès d’énergie est émis sous forme d’un photon. L’énergie E des photons émis est égale à la 
différence des énergies des couches concernées. Le spectre des photons émis est ainsi un 

spectre discret de raies (figure 7), les fréquences correspondantes étant données par E = h 
ν. Ces fréquences ne dépendant que des niveaux électroniques des atomes de la cible, le 
spectre discret est un spectre caractéristique de la cible. Les différences d’énergie entre les 
couches sont d’autant plus grandes que l’atome est lourd et que l’on est proche de l’état le plus 
stable. Les photons émis seront donc situés dans la gamme du rayonnement X si la cible est 
constituée d’atomes suffisamment lourds et si l’électron éjecté appartient à une couche interne. 
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I.5. L’interaction des photons X avec la matière 
 

Lorsqu’un faisceau de rayons X pénètre dans un milieu matériel, on constate une diminution 
progressive de son intensité. Cette diminution du nombre de photons, l’atténuation du faisceau, 
est due essentiellement à l’interaction des photons avec les électrons. Dans un tel processus, 
l’énergie perdue se retrouve sous deux formes : une partie EA est absorbée par le milieu, et une 
partie ED est diffusée et sort de la matière dans une direction différente de la direction du 
faisceau initial. Les phénomènes d’atténuation et d’absorption sont à l’origine des applications 
et des effets des rayons X en radiodiagnostic et en radiothérapie. 
 

I.5.1. Description microscopique des interactions 
 

Deux types d’interactions entre photon X et matière sont envisageables: l’effet 
photoélectrique et l’effet Compton. L’effet photoélectrique prédomine aux faibles énergies. 

 

I.5.1.1. L’effet photoélectrique 
 

Le photon entre en collision avec un électron des couches internes de l’atome. L’énergie 
E du photon incident est transférée à l’électron qui est éjecté de sa couche. Une partie de cette 
énergie est utilisée pour “extraire” l’électron interne (énergie de liaison W); l’excédent 
d’énergie se retrouve sous forme d’énergie cinétique Ecin de l’électron éjecté.  
Par conséquent, E = W+Ecin. L’effet photoélectrique ne peut avoir lieu que si l’énergie du 
photon incident est supérieure à l’énergie de liaison de l’électron. L’énergie cinétique du photo-
électron est finalement transférée au milieu lors d’ionisations ultérieures. Le retour de l’atome à 
l’état fondamental s’accompagne d’une émission d’énergie sous forme d’un photon de 
fluorescence ou d’un électron Auger (figure 8). 

 

 

Figure 7 : Spectre de raies produit avec un tube à rayons X. 
Le fond continu correspond au rayonnement de 
Bremsstrahlung et les raies proviennent des transitions 
électroniques de l'anode [1]. 

Figure 8 : Effet photoélectrique. E est l’énergie du 
photon incident, W l’énergie de liaison de l’électron 
et Ecin l’énergie cinétique de l’électron émis. 
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Le photon de fluorescence est émis lorsqu'un électron des couches supérieures prend la place 
laissée vacante par l'électron éjecté. Parfois, pour des milieux de Z petit, le photon de 
fluorescence produit un nouvel effet photoélectrique avec émission d'un électron: c'est l'effet 
Auger. 
 

I.5.1.2. L’effet Compton 
 

Le photon entre en collision avec un électron libre ou faiblement lié auquel il cède une 
partie de son énergie. Un photon d’énergie plus faible est diffusé dans une direction différente 
de la direction initiale (figure 9). Pour les photons X étudiés ici, la majeure partie de l’énergie est 
emportée par le photon diffusé. 
 

 
Figure 9 : Effet Compton, il s’agit de la diffusion d’un photon par un électron. 

 

I.5.2. La loi d’atténuation du rayonnement X 
 

Un faisceau unidirectionnel de photons monoénergétiques traverse un écran matériel. Soit I(x) 
l’intensité du faisceau (nombre de photons franchissant l’unité de surface normale au faisceau 
par unité de temps) à la position x. Appelons -dI la variation d’intensité sur une épaisseur 
infiniment petite dx. L’expérience montre que -dI est proportionnelle à l’intensité incidente et à 
l’épaisseur x: 

- ( , )dl µ E M l dx= ×  (4) 
Le coefficient de proportionnalité µ (E,M), appelé coefficient d’atténuation linéaire, dépend de 
l’énergie E des photons incidents et du milieu M. Il a la dimension de l’inverse d’une longueur. 
L’intégration de la relation (4) donne la loi d’atténuation d’un faisceau parallèle 
monoénergétique de rayonnement électromagnétique en fonction de l’épaisseur x: 

- ( , )
0( ) µ E M xI x I e=  (5) 

I(x) est l’intensité du faisceau après avoir traversé une épaisseur x de matière et I0  l’intensité du 
faisceau incident. L’intensité d’un rayonnement électromagnétique décroît exponentiellement 
en fonction de l’épaisseur de matière traversée. Le coefficient d’atténuation varie fortement en 
fonction de la matière et de l’énergie des photons. De manière générale, il croît en fonction du 
numéro atomique du milieu et décroît en fonction de l’énergie du rayonnement. La pénétration 
du rayonnement à travers la matière est souvent caractérisée par l’épaisseur de demi-
atténuation, épaisseur de matière telle que l’intensité du faisceau collecté est égale à la moitié 
de l’intensité du faisceau incident. 
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II. La scanographie  
 

La scanographie, ou tomodensitométrie (TDM), ou tomographie axiale calculée par 
ordinateur (en anglais Computed Tomography CT), CT-scan ou simplement scanner, est une 
technique d'imagerie médicale qui consiste à calculer une reconstruction 3D des tissus à partir 
d'une analyse tomographique obtenue en soumettant le patient au balayage d'un faisceau de 
rayons X. Le principe de la tomodensitométrie consiste à mesurer la distribution spatiale d’un 
quantité physique afin d’être examinée à partir de différentes directions et d’obtenir des images 
à partir de ces données [2-6].  
 

II.1. Principe physique 
 

En scanographie, l’intensité I des rayons X est mesurée après que le faisceau ait traversé 
l’objet. Le faisceau Io incident est également mesuré en sortie de tube afin de pouvoir calculer 
l’atténuation du faisceau de la source jusqu’au détecteur. Les formules permettant de connaître 
cette atténuation dans les principaux cas sont décrites dans la figure 10. 

Le cas le plus simple est celui où l’on souhaite mesurer l’atténuation d’un faisceau 
monochromatique ayant traversé un objet homogène (figure 10, cas 1). L’intensité du faisceau 
diminue de manière exponentielle quand l’épaisseur à traverser augmente. L’atténuation, 
définie comme le logarithme népérien du rapport entre l’intensité du faisceau incident et 
l’intensité du faisceau atténué, est donnée par le produit du coefficient d’atténuation linéaire µ 
du matériaux homogène rencontré et de l’épaisseur d rencontrée. Si l’épaisseur du matériau est 
connue, μ peut facilement et directement être déduit.  

Le cas 2 présente la mesure de l’atténuation d’un faisceau monochromatique ayant traversé 
un objet inhomogène (figure 10, cas 2). L’atténuation totale dépend de l’atténuation de chaque 
rayon du faisceau et donc de la valeur locale du coefficient d’atténuation μi rencontré dans 
chaque intervalle inter-rayon. Même pour les objets les plus simples, un incrément di 
(correspondant à l’intervalle inter-rayon) doit être défini afin de pouvoir exprimer l’atténuation 
totale comme la somme de l’intégrale de µ le long de chaque rayon. Le CT consiste à mesurer 
exactement des intégrales de lignes. Radon (1887-1956) montra en 1917 que la distribution 
bidimensionnel d’un objet peut être déterminée exactement si un nombre infini d’intégrales de 
lignes est donné [7]. Un nombre fini de mesures de la distribution du coefficient de corrélation 
µ(x,y) est suffisante pour obtenir une image avec une bonne approximation. Une seule mesure 
ne permet pas, en CT (contrairement à la radiographie conventionnelle), de connaître µi ou la 
distribution µ(x,y). 

Le coefficient d’atténuation linéaire peut fortement dépendre de l’énergie (figure 10, cas 3). 
Cette dépendance peut entraîner certains problèmes et notamment celui du durcissement du 
faisceau (beam hardening effect), dont il sera question plus tard dans ce manuscrit. Cette 
dépendance peut néanmoins être exploitée grâce aux méthodes de double-énergie permettant 
de caractériser des matériaux. Si l’on considère la dépendance potentielle au temps du 
coefficient d’atténuation, celui est donc donné par µ(x,y,E,t). La dépendance de µ au temps 
peut être due à l’administration de produit de contraste ou être d’origine physiologique. Dans la 
suite de ce chapitre, nous négligerons l’effet du temps et de l’énergie due à la distribution. Nous 
nous attarderons seulement sur le calcul de µ(x,y) à une position z donnée. 
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Figure 10 : En CT, c’est l’intensité I du faisceau de rayons X  qui est mesurée. La valeur d’atténuation du faisceau 
résulte, dans le cas le plus simple, en le coefficient d’atténuation µ (cas1). Pour les objets inhomogènes, il est 
nécessaire de déterminer la distribution µ (x,y) [5]. 
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II.2. Transformée de Radon 
 

La transformée de Radon est la formulation mathématique d'une projection (Figure 11). La 
transformée de Radon d'une fonction de deux variables f(x,y) est donnée par l'intégrale double 
selon une direction Θ : 

ˆ ( , ) ( , ) ( ( cos( ) sin( )))f p f x y p x y dxdyθ δ θ θ= − +∫∫  (6) 
 

Où δ(x) est l'impulsion de Dirac. 
 

  
 

II.3. Profil d’atténuation 
 

Pour obtenir une image avec une qualité acceptable en se basant sur le théorème de Radon, 
un nombre relativement important de profils de lignes doit être mesuré. Il est nécessaire de 
réaliser des mesures dans toutes les directions, c'est-à-dire, avec au moins une amplitude 
angulaire de 180°. Il est également nécessaire de déterminer le nombre de points de référence 
pour chaque projection. 
Dans le cas simple où une source de rayons X, ayant une collimation adéquate, émet un faisceau 
parallèle, l’intensité du faisceau atténué par l’objet est enregistrée par un détecteur placé à 
l’opposé de la source (Figure 12). Pour une position angulaire donnée, l’ensemble tube-
détecteur est déplacé linéairement (translation) et l’intensité est mesurée en chaque point de 
manière continue ou discrète. Le résultat d’une telle translation est un profil d’intensité. Le 
profil d’intensité est converti en profil d’atténuation. Une fois que l’atténuation pré et post 
objet est prise en compte, le profil d’atténuation est appelé projection. D’autres projections 
sont ensuite obtenues à des positions angulaires successives (Figure 13a, 13b). L’ensemble des 
projections (ici déterminées en géométrie parallèle sur 180°) est ensuite transféré au système 
de calcul. Cette procédure est celle qui a été utilisée sur les premières générations de scanner, 
avec 180 projections et un intervalle angulaire de 1° et 160 points mesurés par projection. 
Actuellement, les scanners utilisent la géométrie « fan beam » sur 360°, ce qui permet d’obtenir 
une meilleure qualité d’image et un meilleur échantillonnage. Pour information, les scanners 
actuels mesurent entre  800 et 1500 projections avec 600 à 1200 points par projection. 

Figure 11 : Système de coordonées. 
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Figure 12 : Dans le cas le plus 
simple, l’intensité des rayons X, 
et donc l’atténuation de l’objet, 
est mesurée avec un faisceau 
parallèle à différentes positions 
angulaires [5]. 
 
 
 
 

Les profils d’atténuation peuvent être visualisés par une image que l’on appelle sinogramme 
(Figure 13).  
 

 
Figure 13 : Schématisation du processus d’acquisition (a) projection pour un angle de 0° (b) projection pour un 

angle de 30°(c) sinogramme représentant l’ensemble des projection [1]. 
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II.4. Rétroprojection filtrée 
 

L’information sur la distribution µ(x,y) ainsi obtenue est donnée sous la forme de matrice de 
valeurs de projections. Cette matrice est appelée la transformée de Radon de l’image ou le 
sinogramme. Une transformée de Radon inverse doit donc être appliquée afin d’obtenir la carte 
des atténuations de l’objet. Plusieurs techniques sont alors disponibles. La technique la plus 
simple à comprendre pour résoudre ce problème est la suivante. On a N2 valeurs inconnues 
(correspondant à la matrice N x N contenant les valeurs d’atténuation). Ces N2 valeurs doivent 
être obtenues en résolvant Nx équations (correspondant aux projections mesurées). Si Nx (c’est-
à-dire le produit du nombre de projection Np fois le nombre de points par projection PD) est plus 
grand ou égal à N2, c’est possible. Dans le cas le plus simple d’une matrice 2x2 contenant donc 
seulement 4 pixels, deux mesures de deux projections conduisent à un système de quatre 
équations à quatre inconnues qui peut être facilement résolu (Figure 14). L’extension à une 
matrice 3x3 avec neuf inconnues peut aussi facilement être résolue avec 12 valeurs mesurées 
(S1 à S12, Figure 14). Si N est trop important, l’image est obtenue de manière itérative en 
répétant l’opération afin d’améliorer la précision à chaque étape. Pour des volumes de données 
plus importants, les techniques de reconstruction algébriques conduisent à des temps de calcul 
inacceptables. 
 

 
 

Figure 14 : Procédure algébrique Les N2 valeurs inconnues de la matrice  N x N peut être déterminées en résolvant 
un système linéaire d’équations. Pour des matrices plus grosses, la méthode est appliquée de manière itérative [5]. 
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Figure 15 : Reconstruction d’images en CT par rétroprojection avec et sans convolution. [5]. 
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Actuellement, la procédure dite de rétroprojection filtrée est celle qui est utilisée sur les 
scanners (Figure 15). 
Le point de départ de la technique est une matrice image nulle. Pour la rétroprojection simple, 
chaque valeur de projection est ajoutée à tous les éléments de l’image selon la direction avec 
laquelle elle a été mesurée. En général, chaque détail de l’objet représenté dans le profil 
d’atténuation ne contribue pas seulement à la valeur du pixel du point désiré mais également à 
l’image entière. En effet, si on considère seulement trois projections, on obtiendra une image 
floue, mais on obtiendra une image quand même. Plus le nombre de projection sera important 
et plus l’image sera fidèle à l’objet scanné. Pour l’objet simple présenté sur la figure 15, l’origine 
du seul détail de l’image est facilement reconnaissable puisque l’intensité de l’image est plus 
importante à cet endroit. Néanmoins la qualité de l’image obtenue par rétroprojection n’est pas 
satisfaisante (Figure 15). Cette image floue est insuffisante pour le diagnostic de structures 
complexes. Pour éviter le flou, chaque projection doit être convoluée avec une fonction 
mathématique (le filtre de convolution) avant la rétroprojection. 
Le choix du filtre de convolution (standard, dur, lisse…) offre la possibilité d’influencer les 
caractéristiques de l’image (Figure 16). 
L’opération de convolution peut être considérée comme l’application d’un filtre passe-haut. Un 
filtre passe-haut faible peut réduire la résolution spatiale et le bruit de l’image alors qu’un filtre 
passe haut élevé a des effets inverses. 
La méthode de reconstruction de Fourier est une autre méthode de reconstruction d’image 
mathématiquement équivalente à la rétroprojection filtrée. Les méthodes de Fourier pourraient 
gagner en importance dans le futur car elle sont plus rapides et demandent une électronique 
moins coûteuse. Néanmoins, la rétroprojection filtrée est actuellement la méthode utilisée pour 
la reconstruction d’image en CT. 
 

 
 

 
 
 
 

Figure 16: Les images CT peuvent être 
influencées par le choix du filtre de 
convolution (ex : augmentation de la 
résolution spatiale, augmentation de la 
netteté des contours, diminution du 
bruit…) [5]. 
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II.5. Visualisation 
 

II.5.1. Échelle Hounsfield 
 

Un scanner mesure la distribution spatiale d’un coefficient d’atténuation linéaire µ(x,y). La 
quantité physique µ n’est pas vraiment descriptive et elle est fortement dépendante de 
l’énergie utilisée. La visualisation de µ rendrait la comparaison d’images obtenues à différentes 
filtrations et à différentes énergies extrêmement complexe. C’est pourquoi le coefficient 
d’atténuation n’apparaît pas directement à l’image. Il est substitué par une valeur d’atténuation 
aux RX, appelée valeur CT ou nombre CT (NCT) exprimé en unité Hounsfield (HU). Cette valeur 
est relative au coefficient d’atténuation de l’eau. Pour un tissu déterminé ayant un coefficient 
d’atténuation µtissu, le nombre CT est défini par : 

-
1000tissu eau

CT
eau

N
µ µ

µ
= ×  (7) 

Sur cette échelle, dite échelle Hounsfield, l’eau a une valeur de 0 HU (car µtissu=µeau). L’air a un 
NCT égal à -1000 HU. Les NCT de l’eau et de l’air sont indépendants de l’énergie du faisceau de 
rayons X et constituent des points fixes de l’échelle Hounsfield (Figure 17). Du fait de leur faible 
densité et donc de leur faible atténuation (µpoumon<µair et µgraisse<µair), les poumons et la graisse 
ont des nombres CT négatifs. La plupart des autres parties du corps (muscles, organes, tissus 
mous…) ont des nombres CT positifs. Les nombres CT les plus élevés (jusqu’à 2000 HU) sont 
ceux des os et des calcifications, ce qui peut s’expliquer par le coefficient d’atténuation 
important du calcium. Les nombres CT des os ou des produits de contraste sont plus fortement 
dépendants de l’énergie du faisceau de rayons X que celui de l’eau. Ils augmentent quand le 
kilovoltage diminue. 
 

 
Figure 17: Les valeurs d’atténuation eux RX traduit le coefficient d’atténuation du tissu dans chaque élément de 
volume relativement au µ de l’eau. [5]. 
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II.5.2. Fenêtrage 
 

Théoriquement, l’échelle Hounsfield n’a pas de valeur supérieure limite. Néanmoins, en 
scanographie, une échelle allant de -1024 à +3071 HU est généralement utilisée. Par 
conséquent 4096 (212) valeurs différentes sont disponibles et 12 bits sont nécessaires par pixel. 
Ces 4096 niveaux de gris ne peuvent être différentiés par l’œil humain. Un humain peut 
typiquement discerner un maximum de 60 à 80 niveaux de gris. La totalité de l’échelle de gris 
est donc assignée à un intervalle d’intérêt de nombres CT appelé fenêtre de visualisation (de 
largeur W et de centre C). Les nombres CT supérieurs à la valeur maximale choisie apparaîtront 
blancs sur l’image et les nombres CT inférieurs à la valeur minimale apparaîtront noirs (Figure 
18).On définit cette fenêtre en réglant le centre C et la largeur W. Le centre choisi doit 
correspondre approximativement à la valeur moyenne des nombres CT de la structure d’intérêt. 
La largeur va déterminer le contraste de l’image. 
Pour la visualisation de très petites différences d’atténuation (comme par exemple pour le 
cerveau), une fenêtre très fine doit être choisie (W petit). Au contraire, quand la zone explorée 
présente de fortes différences d’atténuation (par exemple le poumon, le squelette…), une 
fenêtre large doit être choisie (W grand) (Figure 18). 
 

 
Figure 18: à droite, détermination du centre et de la largeur de la fenêtre [6]. À gauche, le choix de la fenêtre se fait 
en fonction des structures examinées. 
 

II.5.3. Signification des nombres CT 
 

Les nombres CT peuvent être interprétés facilement et sans ambiguïté dans la plupart des 
cas. Une augmentation du nombre CT correspond à une augmentation de la densité et/ou à une 
augmentation de numéro atomique. Ce qui correspond à la définition physique du coefficient 
d’atténuation linéaire µ. 

( ),
µ

µ E Z ρ
ρ

 
= × 
 

 (8) 

µ est le produit de la densité ρ par le coefficient d’atténuation de masse (µ/ ρ) qui dépend de 
l’énergie E du faisceau de rayons X et du numéro atomique Z du matériau ou du tissu étudié. Les 
différences de valeurs entre les nombres CT diminuent quand l’énergie augmente. Pour 
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l’interprétation des nombres CT, il est important de considérer que les matériaux ou les tissus 
apparaissant dans un voxel sont moyennés. 
La technique de double énergie utilise cette dépendance de µ au tissu ou au matériau étudié. 
Deux acquisitions sont réalisées avec des énergies différentes. Les valeurs d’atténuations 
obtenues pour une même région (notamment une région possédant des structures avec un Z 
élevé, comme les os, les calculs ou les calcifications) sont donc différentes. Le but est de 
déterminer précisément la densité d’un tissu ou d’un matériau afin de mieux l’identifier. Cette 
technique permet, entre autres, de s’affranchir de l’effet de durcissement de faisceau. 
 

II.5.4. Images bidimensionnelles 
 

Le scanner permet d’obtenir des images 2D des valeurs d’atténuation de la coupe étudiée. 
La dénomination 2D et 3D se réfère au contenu de l’image, les images dites « 2D » présentent 
des distributions 2D ou des coupes alors que les images dites « 3D » présentent des 
distributions 3D ou des volumes (Figure 19). Contrairement à l’Imagerie par résonance 
magnétique (IRM), le scanner ne permet de réaliser les acquisitions que dans le plan axial 
(Figure 19). Les informations nécessaires à la reconstruction d’images 2D dans les plans coronal 
et sagittal sont issues des valeurs obtenues dans le plan axial. Cette relation entre les coupes est 
facilitée par la résolution isotrope disponible dans les scanners actuels. Dans le cas le plus 
simple, une image sagittale ou coronale est reconstruite en accolant une série d’images axiales 
successives. Il est également possible de sélectionner une orientation arbitraire, qui permet par 
exemple de suivre une structure anatomique ou un détail pathologique. Ces images sont alors 
appelées MPR (Multi Planar Reformation).  

 

 
Figure 19. Le scanner permet d’obtenir des images bidimensionnelles dans plusieurs plans (axial, coronal et 
sagittal). Il permet également d’obtenir des images tridimensionnelles [5, 8]. 
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II.5.5. Images tridimensionnelles 
 

Les images 3D permettent de représenter les volumes scannés en une seule image et 
peuvent, dans certains cas, faciliter le diagnostic. Les valeurs d’atténuation originales ne sont 
alors plus disponibles. Il existe différentes visualisations 3D. La technique dite « shaded surface 
displays » (SSD) permet d’afficher seulement les surfaces en se basant sur la définition d’un seuil 
(Figure 20a). Les images MIP (Maximum Intensity Projections) permettent d’afficher seulement 
les pixels contenant la valeur CT maximale (Figure 20b). La technique dite de « Volume 
rendering » (VR) permet d’attribuer à chaque voxel (et donc à chaque valeur d’atténuation), une 
couleur et une opacité différente (l’intensité de la couleur augmente quand la distance à 
l’observateur diminue afin de donner une sensation de profondeur) (Figure 20c). La technique 
de « perspective Volume Rendering » (pVR) est similaire à la VR mais des fonctions d’opacité 
adaptées, conduisent à une vue en perspective qui permet de simuler une endoscopie (Figure 
20d). 
 

   
 

 

   
 

Figure 20. Exemples de représentation 3D. a) SSD permettant de visualiser les structures squelettiques du crâne. b) 
MIP, angiographie. c) VR, visualisation des structures abdominales. d) pVR permettant de réaliser une colonoscopie 
virtuelle (Source Siemens). 

a) b) 

c) d) 
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II.6. Composants majeurs d’un scanner 
 

II.6.1. Tube à rayons X  
 

Le tube à Rayons X (RX) est relié à un générateur de haute tension (environ 100kV) (Figure 
21b). Il est mis sous vide et entouré de plusieurs enveloppes de protection permettant d’assurer 
une protection thermique, électrique et mécanique (Figure 21a). 
Le tube à RX est constitué d’une cathode et d’une anode. La cathode est la source des électrons. 
Il s’agit d’un filament en forme de spirale (en tungstène) qui s’échauffe lors de la mise en route 
du tube pour laisser s’échapper les électrons. Les électrons ainsi produits sont accélérés entre la 
cathode et l’anode par une forte différence de potentiel, délivré par le générateur. L’anode est 
la cible des électrons et le lieu de production des RX. La surface de bombardement des électrons 
sur l’anode est appelée Foyer. La surface de l’anode est oblique par rapport à la direction du 
faisceau d’électrons de manière à permettre aux RX de sortir du tube. Les tubes à RX sont 
soumis à des contraintes thermiques et mécaniques sévères qui peuvent ainsi réduire la 
cadence des examens cliniques et rendre certains protocoles non utilisables pendant un certain 
laps de temps (le temps que le système refroidisse). Afin de limiter cet effet, le tube à anode 
tournante a été introduit. D’autres évolutions, comme la possibilité d’utiliser deux foyers au 
niveau de l’anode à partir du même filament ont permis d’améliorer la résolution spatiale. 
 

 
Figure 21: a) Schéma d’un tube à RX. b) Photo d’un tube à RX, modèle Straton (Source Siemens). 

 

II.6.2. Détecteurs 
 

Aujourd’hui tous les scanners sont équipés de détecteurs solides qui permettent de 
maximiser l’efficacité de détection et par conséquent la résolution en contraste par quantité de 
dose délivrée au patient. Le détecteur est composé d’une ou plusieurs barrettes disposées en 
éventail. Une barrette permet d'obtenir les informations nécessaires pour la reconstruction 
d'une coupe. Ainsi, un scanner à n barrettes permet l'acquisition simultanée de n coupes. 
Chaque barrette regroupe quelques centaines de capteurs unitaires séparés entre eux par un 
collimateur. Le capteur est composé d’un scintillateur, couplé à une photodiode en silicium. La 
conversion du rayonnement X se fait en deux étapes : conversion par le scintillateur du 

a) b) 
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rayonnement X en lumière, puis conversion par la photodiode de la lumière en charge 
électrique. Cette charge est proportionnelle à la quantité de rayonnement X qui a frappé la 
surface du scintillateur. Il est nécessaire que l’ensemble de capteurs ait un comportement 
uniforme en fonction des changements environnementaux tels que la température, le degré de 
variation hygrométrique…, ceci pour garder une stabilité de réponse et éviter des artefacts sur 
l’image. Chaque mesure (projection) est mise en forme, amplifiée et convertie en numérique 
par un système électronique situé sur la partie tournante du statif (DAS – Data Acquisition 
System). Dans le cas d’un scanner multi-barrettes, les barrettes sont collées l’une à l’autre sans 
espace mort au collimateur. Plus fréquemment, ce système de détection est appelé « matriciel 
» car il regroupe les différents capteurs en modules et selon une matrice.  
 

II.6.3. Le statif et la transmission des données 
 

Le statif du scanner se compose de deux parties principales : le stator et le rotor. Le stator 
est la partie fixe. Il comporte les éléments suivants : le tunnel (généralement de 70 cm de 
diamètre), les éléments de contrôle mécanique pour les différents mouvements du statif, les 
éléments de réception et de transmission de données numériques et d’alimentation électrique. 
Le rotor est la partie mobile. Il contient le générateur de haute tension (pour la fabrication du 
rayonnement X ), le tube à RX et les circuits de refroidissement, le système de détection et 
l’électronique associée, quelques processeurs rapides et le système de transmission de données 
(Figure 22). 
 

 
Figure 22 : Schéma explosé présentant les différents composants d’un scanner de la troisième génération. (Source 
Enseignement du DES Radiologie et Imagerie Médicale, Claude Coric) 
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Les vitesses de rotation du « rotor » sont généralement de l’ordre de la seconde pour une 
rotation de 360°. La tendance actuelle est à l'augmentation de la vitesse de rotation. La plupart 
des constructeurs proposent des appareils qui effectuent un tour complet en environ 0.5 sec. 
Ceci est utile pour des examens fonctionnels (perfusion) et pour l’imagerie des organes 
présentant des mouvements rapides (coeur). L’augmentation de la vitesse de rotation doit 
forcément s’accompagner d’une augmentation de la puissance instantanée d’émission des RX, 
afin de ne pas dégrader la qualité de l’image. La transmission des données du rotor au stator 
s’effectue, selon les constructeurs, soit par des anneaux de glissement (slip rings) c'est-à-dire un 
peigne sur le rotor qui est en contact avec des pistes électriques placées sur le stator, soit par un 
système électro-optique qui a l’avantage de pouvoir transmettre à des cadences supérieures à 
celles des anneaux de glissement. 
 

II.6.4. Collimateurs  
 

La collimation a deux buts : réduire la dose délivrée au patient et améliorer la qualité de 
l’image. Il existe deux types de collimation, la collimation primaire (située entre le tube à RX et 
le patient) et la collimation secondaire (située entre le patient et les détecteurs) (Figure 23). 
 

II.6.4.1. Collimation primaire 
 

La collimation primaire permet de limiter la taille du faisceau de rayons X délivré au 
patient. Pour un scanner monocoupe, la collimation primaire ne permet pas seulement de 
réduire la dose reçue par le patient, elle permet aussi de définir l’épaisseur de coupe. En 
scanner multicoupe, l’épaisseur de coupe est définie par l’ouverture des détecteurs. La 
collimation primaire qui se présente sous la forme de diaphragmes de plombs, bloque environ 
99% du faisceau de RX, c’est pourquoi le tube à RX a une efficacité relativement faible en CT. 

 
Figure 23 : Illustration des notions de collimation primaire, collimation secondaire, ombre et pénombre [6]. 

 

Après le passage de la collimation primaire, le faisceau de RX est décomposé en deux régions 
distinctes (selon l’axe z) : l’ombre, où le faisceau de RX est homogène, et la pénombre, où le 
faisceau de RX n’est pas homogène (Figure 23). Pour un scanner monocoupe, l’épaisseur de 
coupe est définie par la FWHM (Full Width at Half Maximum) et par la FWTM (Full Width at 
Tenth Maximum) de la région ombre-pénombre (Figure 24). Par conséquent, il est important de 
faire attention à la collimation primaire afin de s’assurer une épaisseur de coupe satisfaisante. 
En scanner multicoupe, la taille de la zone d’ombre et celle de la pénombre jouent un rôle 
primordial dans la dose reçue par le patient. En effet, dans la plupart des scanners disponibles à 
l’heure actuelle, seule la zone d’ombre est utilisée pour créer des images (les détecteurs étant 
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placés dans la zone d’ombre). La pénombre représente donc la partie du faisceau de RX 
inutilement reçue par le patient. Afin de réduire la dose reçue par le patient, il est donc 
nécessaire de réduire la dose inutile. 
 

 
 

Figure 24: Définition de la coupe scannée. L’épaisseur et le profil de la coupe sont déterminés par la géométrie et la 
taille du collimateur. L’utilisation d’un collimateur secondaire permet d’obtenir un profil de coupe. L'utilisation 
d'un collimateur secondaire (à droite) a une influence positive sur le profil de coupe et permet d’avoir un profil de 
dose large dépassant le profil de coupe [5]. 
 

II.6.4.2. Collimation secondaire 
 

Deux types de collimateurs sont utilisés : le collimateur placé dans le plan (in-plane) et le 
collimateur placé à travers le plan (cross-plane). La collimation dans le plan est utilisé afin 
d’éliminer le rayonnement diffusé. Ce type de collimateur est composé de plaques fines ayant 
un fort coefficient d’atténuation aux RX. Placées devant les détecteurs, ces plaques empêchent 
le rayonnement diffusé de les atteindre. La collimation « cross plane » permet d’augmenter le 
profil de coupe car, comme nous l’avons vu précédemment, l’épaisseur de coupe est 
déterminée par une combinaison de la zone d’ombre et de la zone de pénombre. En effet, à 
cause des limitations géométriques, il est difficile de créer des collimateurs primaires 
permettant d’obtenir un profil de coupe fin. Afin de remédier à cela, on ajoute un collimateur 
secondaire devant le détecteur afin d’obtenir une épaisseur de coupe plus fine. L’inconvénient 
de cette technique est que le patient reçoit la dose correspondant à une partie du faisceau non 
utilisé pour obtenir l’image. 

 

II.6.4.3. Filtre 
 

Les doses délivrées aux patients doivent être minimisées pour un examen donné. 
L'irradiation peut être réduite en utilisant des filtres à RX optimisés, qui éliminent autant que 
possible les rayonnements basses énergies, qui irradient le patient mais ne contribuent pas à 
l’élaboration de l’image, car ils sont totalement absorbés par le corps humain. 
 

II.7. Scanner incrémental, hélicoïdal et volumique  
 

Depuis le premier prototype créé en 1971, les scanners ont connu de nombreuses 
innovations technologiques. Derrière toutes ces innovations se cache toujours la même 
préoccupation : obtenir de meilleures images avec des durées d’acquisition les plus courtes 
possibles. L’intérêt est, dans un premier temps, de limiter les doses administrées au patient, 
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mais également d’éviter le flou et les artefacts occasionnés par les mouvements des organes 
mais aussi par ceux du patient  qui engendrent une image de mauvaise qualité. 

 

II.7.1. Générations de scanners 
 

II.7.1.1. Première génération  
 

La première génération de scanner utilisait une géométrie de faisceau parallèle (parallel 
beam) (Figure 25b). Le couple solidaire tube à RX et détecteurs effectue un mouvement de 
translation rectiligne (Figure 25a). Le faisceau, finement collimaté à la dimension du détecteur, 
parcourt toute la section examinée du patient. Après ce balayage longitudinal (translation), 
l’ensemble pivote d’un petit angle autour du centre de la section examinée (rotation) et un 
nouveau balayage est réalisé. Au cours de chaque translation, plusieurs centaines de mesures 
sont effectuées pour réaliser le profil de la section dans l’incidence considérée. La plupart des 
tomodensitomètres de première génération étaient très lents (5 à 6 minutes par coupe) ; ils 
réalisaient deux coupes simultanément, grâce à deux détecteurs voisins. Mais le fait d’avoir 
deux coupes simultanées, qui ne peuvent pas être jointes (problèmes de divergences du 
faisceau), entraîne un manque d’informations entre celles-ci (pouvant cacher de petites 
pathologies). Une fois que le couple tube-détecteur a réalisé une rotation de 360° réalisée (et 
donc qu’une coupe est obtenue), la table avance d’un incrément choisi et l’acquisition d’une 
nouvelle coupe peut avoir lieu. C’est pour cela que l’on parle de mode incrémental. 

 

             
 

Figure 254 : a) Première génération : Acquisition incrémentale. Après un balayage longitudinal (translation), 
l ’ensemble pivote d’un petit angle autour du centre de la section examinée (rotation) et un nouveau balayage est 
réalisé. b) La première génération de scanner repose sur un géométrie du faisceau dite parallèle (parallel beam) 
[6]. 
 

II.7.1.2. Deuxième génération  
 

La deuxième génération est synonyme de l’introduction de la géométrie en éventail dite 
« fan beam » (Figure 26b). La deuxième génération repose toujours sur le principe de rotation-
translation mais le nombre de détecteurs augmente et la géométrie du faisceau est modifiée 
(angle d’ouverture 10 à 20°) (Figure 26a). Le fait de disposer de plusieurs détecteurs au lieu d’un 
seul permet d’augmenter l’incrément de rotation. Suivant le nombre de détecteurs utilisés, on 
obtient un tomodensitomètre lent (10 détecteurs, temps d’acquisition d’une coupe égal à une 
minute, angle d’ouverture du faisceau égal à 10°) ou tomodensitomètre rapide (20 à 30 
détecteurs, temps d’acquisition d’une coupe égal à vingt secondes, angle d’ouverture du 
faisceau égal à 20°). Une fois que le tube a tourné de 360° autour du patient pour une position 

a) 

b) 
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de table z donnée, la table avance d’un incrément et une nouvelle rotation du système tube-
detecteurs peut avoir lieu. On est donc encore dans un mode dit incrémental. 
 

             
 

Figure 26: a) Deuxième génération. Mode incrémental. Le nombre de détecteurs augmente et la géométrie du 
faisceau est modifiée (angle d’ouverture 10 à 20°), b) La deuxième génération de scanner repose sur une géométrie 
du faisceau dite en éventail (fan beam) [6]. 
 

II.7.1.3. Troisième génération  
 

La troisième génération repose elle aussi sur la géométrie fan beam (Figure 26b). La mise 
au point de systèmes rotatifs purs permet d’augmenter la rapidité de l’acquisition. Afin 
d’éliminer le mouvement de translation, on utilise une rangée de détecteurs (200 à 300) 
déployés en arc de cercle et un angle d’ouverture du faisceau de RX suffisamment grand pour 
couvrir la totalité de la section du patient, même à l’endroit le plus large (Figure 27a). Le 
mouvement de rotation est conservé, mais peut être réalisé très rapidement (actuellement 
moins de 1 seconde). L’émission du faisceau X est soit continue soit pulsée, cette dernière 
permettant de diminuer la dose d’irradiation délivrée au patient. Une fois que le couple tube-
détecteurs a tourné de 360° autour du patient pour une position de table z donnée, la table 
avance d’un incrément et une nouvelle rotation du système tube-detecteurs peut avoir lieu. La 
troisième génération est donc également qualifiée d’incrémentale. L’apparition du fan beam 
induit la mise en place de coefficients de correction permettant de passer d’une géométrie fan 
beam à une géométrie parallèle (Figure 28) 
 

             
 

Figure 27: a) Troisième génération. Mode incrémental. Pour éliminer le mouvement de translation, on utilise une 
rangée de détecteurs (200 à 300) déployés en arc de cercle (fan beam) et un angle d’ouverture du faisceau de RX 
suffisamment grand pour couvrir la totalité de la section du patient. b) La troisième génération de scanner repose 
aussi sur une géométrie du faisceau dite en éventail (fan beam) [6]. 
 

Elle a également a permis de réduire de manière importante le temps d’acquisition d’une région 
anatomique. Grâce à cette réduction de temps substantielle, l’épaisseur des détecteurs a 

a) b) 

a) b) 
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également pu être baissée améliorant par conséquent la résolution longitudinale. Quant à la 
résolution axiale, elle a pu être améliorée de manière significative grâce à l’augmentation du 
nombre de projections acquises sur un tour de rotation. En supprimant l’étape de translation, la 
résolution temporelle a également été améliorée.  

 
Figure 28 : (a) Paramètre la géométrie fanbeam et relation avec la géométrie parallèle (b) illustration de 
l’opération de réarrangement (c) passage du sinogramme en fanbeam au sinogramme en parallèle [1]. 
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II.7.2. Scanner hélicoïdal 
 

Le scanner hélicoïdal est basé sur le principe du scanner troisième génération (Figure 26a), 
il repose donc aussi sur la géométrie fan beam (Figure 29b). Il marque la fin des scanners 
incrémentaux puisque la table a un mouvement en z continu durant l’acquisition.  
Le tube à RX est solidaire d’un système de détection constitué d’une rangée (ou barrette) de 
détecteurs disposée en arc de cercle. L’ensemble tourne autour du patient alors que le tube 
produit un faisceau en éventail dont l’ouverture est variable d’un constructeur et à un autre. La 
rotation continue du statif (qui supporte le tube et les détecteurs), l’émission continue des RX et 
l’avance concomitante de la table d’examen aboutissent à l’acquisition hélicoïdale (Figure 29a). 
La rotation continue du statif a été rendue possible par l’introduction des anneaux de 
glissement (slip rings) (cf. II.6.3). L’acquisition hélicoïdale permet, sur des scanners munis d’une 
seule rangée de détecteurs (scanner monobarrette), d’explorer tout un segment anatomique ou 
un organe, en moins de 20 secondes contre plus de 2 minutes sur un scanner utilisant 
l’acquisition incrémentale. Elle présente un avantage significatif : le choix de l’incrément 
(distance séparant le milieu de chaque coupe) est fait sans que cela n’interfère sur la durée de 
l’acquisition ou l’irradiation du patient. Il est donc possible de réaliser des coupes chevauchées 
afin d’améliorer la résolution spatiale longitudinale et par conséquent la détection des petites 
lésions, tout en limitant l’irradiation du patient. Par contre, la réduction de l’incrément aboutit à 
la reconstruction d’un nombre plus élevé de coupes. Cependant, sur les premiers scanners 
monobarrettes, l’intérêt de l’acquisition hélicoïdale était limité par leur insuffisance technique : 
les tubes et générateurs trop peu puissants ne permettaient pas la réalisation d’acquisitions de 
longue durée (supérieure à 50 s) et surtout d’acquisitions successives nécessaires aux 
explorations fonctionnelles. La durée de rotation du tube et des détecteurs d’une seconde, bien 
que significativement réduite par rapport aux machines précédentes, restait trop importante 
pour « geler » les mouvements des structures mobiles ou des patients ne tenant pas l’apnée.  
 

          
Figure 29 : a) Scanner hélicoïdal. L émission continue des RX et l’avance simultanée de la table d’examen permet 
d’obtenir une acquisition hélicoïdale. b) les scanners hélicoïdaux monobarrettes reposent sur une géométrie du 
faisceau dite en éventail (fan beam) [1]. 
 

Pour quantifier l’avancée de la table, un nouveau paramètre a alors été introduit : le pitch. Il est 
défini par : 

d
pitch

S
=   

avec d l’avancée de table pendant une rotation et S, l’épaisseur de collimation. Les pitchs 
utilisés en clinique varient entre 1 et 2.  

(9) 
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Le mode hélicoïdal impose une étape de reconstruction supplémentaire. En effet, 
contrairement au mode incrémental où la table est déplacée après l’acquisition de toutes les 
positions angulaires nécessaires à la reconstruction d’une coupe (Figure 30a), une seule 
projection est acquise exactement dans le plan image (Figure 30b, point noir). 
 

 
Figure 30 : Illustration des données manquantes en mode spiralé (a) mode incrémental (b) mode spiralé [1]. 

 

Les autres projections doivent donc être interpolées afin d’obtenir le sinogramme avant la 
rétroprojection filtrée (Figure 30b, trait bleu). L’approche de base consiste à une z-interpolation 
linéaire 360°.  
L’introduction du mode hélicoïdal a permis : 

• d’explorer tout un segment anatomique ou un organe en moins de 20 secondes (contre 
plus de deux minutes pour le mode incrémental en monocoupe) 

• la reconstruction d’images à n’importe quel z permettant de réaliser des coupes 
chevauchées. En effet, l’incrément, distance séparant deux coupes consécutives, 
n’intervient pas dans la durée de l’acquisition permettent d’améliorer la résolution 
spatiale longitudinale.  

• une amélioration de la résolution en contraste [12] 

• un choix de l’épaisseur de coupe (toujours supérieur à l’épaisseur de détecteur c'est-à-
dire à sa dimension suivant l’axe z). 

Même s’il n’y a pas de différence significative en terme de résolution spatiale transaxiale, il y a 
une réelle amélioration de la résolution longitudinale, tendant alors vers une résolution 
isotrope. Le profil de coupe prend l’allure d’une courbe de Gauss. L’épaisseur effective 
augmente par rapport à l’épaisseur nominale. La valeur exacte de l’épaisseur réelle de coupe ne 
peut-être alors qu’approchée. La largeur à mi-hauteur (FWHM : Full Width at Half maximum) du 
profil de coupe est très souvent utilisée (Figure 31). 
 



Chapitre II – Scanographie 

 

 
 

- 36 - 

 

Figure 31 : Modélisation du profil de coupe pour le mode spiralée. Ce profil peut s’obtenir de manière théorique par 
une convolution entre le profil de sensibilité en mode séquentiel et une fonction déterminée en fonction du pitch [5] 
 

Le mode hélicoïdal, en réduisant l’incrément, a augmenté le nombre d’images à reconstruire. De 
plus, l’introduction de l’interpolation pour l’obtention des données manquantes a des 
conséquences au niveau de la qualité de l’examen. Ainsi, l’épaisseur réelle dépend de la 
collimation mais également de deux autres facteurs, le pitch et l’algorithme d’interpolation. 
L’augmentation du pitch accroît la largeur réelle de la coupe et dégrade par conséquent la 
qualité d’image. Ainsi, en scanner monocoupe, l’épaisseur de coupe effective augmente avec le  
pitch. Au niveau de l’algorithme d’interpolation, la distance d’interpolation est double en mode 
360° linéaire par rapport au mode 180° linéaire. L’épaisseur réelle de coupe est donc plus 
importante avec un algorithme 360° que pour un algorithme 180°. Ainsi, l’algorithme 360° n’est 
pas utilisé au delà d’une valeur de pitch de 1. En considérant l’augmentation en valeur absolue 
de l’épaisseur effective de coupe, on constate que pour des épaisseurs de coupes élevées, la 
majoration est significative (et en conséquence la dégradation de la résolution spatiale) mais 
qu’elle devient tout à fait acceptable si des coupes fines sont choisies. L’utilisation de pitchs 
élevés n’est valable qu’avec une faible épaisseur nominale.  
Bien que théoriquement plus avantageux par rapport aux scanners incrémentaux, les premiers 
scanners hélicoïdaux monocoupes, de part leur technologie, présentaient un faible intérêt. En 
effet, les tubes et les générateurs peu puissants limitaient le temps acquisition et la durée de 
rotation du tube (1s), bien qu’améliorée, était encore trop importante pour geler le mouvement 
des organes pendant l’acquisition. Pour faire des examens avec des épaisseurs de coupes fines 
le temps d’exploration était encore trop important. De plus, la résolution isotrope spatiale 
n’etait pas encore atteinte [13]. Néanmoins la vitesse de rotation du gantry augmenta 
rapidement, descendant même en dessous de la seconde [13]. Ainsi, à pitch et collimation 
identique, la région anatomique couverte devint plus importante dans un même laps de temps. 
 

II.7.3. Scanner multicoupe 
 

II.7.3.1. Principe 
 

Dès 1998, tous les constructeurs ont introduit dans leur gamme de produits des scanners 
multibarettes. Ils avaient la propriété d’acquérir en une seule rotation les données pour 
reconstruire 4 coupes (Figure 32). L’idée d’acquérir n projections simultanées pour reconstruire 
n coupes a été permise en juxtaposant plusieurs rangées de détecteurs suivant l’axe 
longitudinal. Limité jusqu’à présent à une unique rangée de détecteurs, cette juxtaposition de 
rangées a été rendue possible, entre autres, grâce à l’utilisation de détecteurs solides qui, par 
leur conception, peuvent être logés dans un espace réduit. La projection conique du faisceau de 
RX (Figure 33) et l’utilisation de système d’acquisition de données (DAS) permettant de 
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combiner les signaux des différents détecteurs sont les autres avancées qui ont permis 
l’utilisation de ce type de scanners. 
Les avantages du système multicoupe sur le système monocoupe sont :  
 - Même volume exploré en un temps plus court, 
 - ou coupes plus fines pour une meilleure résolution en z, 
 - ou volumes explorés plus grands dans le même temps (Figure 34) 
 

 

Figure 32. a) scanner hélicoïdal monobarrette. b) scanner hélicoïdal multicoupe ou scanner volumique. Avec le 
scanner volumique, plusieurs coupes sont réalisées en une seule rotation   
 

 
 
 
Figure 33 : Sur les scanners volumiques, la projection du faisceau de RX 
représente un cône (ou une pyramide) [6]. 
 
 
 
 

II.7.3.2. Détecteurs 
 

La taille et la disposition des détecteurs varient d’un constructeur à l’autre. La taille des 
détecteurs est donnée à l’isocentre du scanner. Pour la première génération de scanner multi 
coupes, trois types d’agencement étaient possibles : 

- Les scanners matriciels ou symétriques où tous les détecteurs ont la même largeur 
(Figure 34). 
 

 
Figure 34 : Détecteur matriciel. Les détecteurs possédent tous la même largeur, ici 0.75 mm [1]. 

 

- Les scanners dits à réseaux de détection modulable (RDM ou adaptive array detector) 
ou à géométrie asymétrique. La largeur des détecteurs croit au fur et à mesure qu’ils s’écartent 
de la perpendiculaire à l’axe de rotation (Figure 35). L’utilisation de détecteurs périphériques 
plus larges permet de compenser les phénomènes liés à l’effet de cône, c'est-à-dire la baisse de 
l’efficacité de détection due à l’obliquité du faisceau et le fait que la largeur du volume traversé 
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par le faisceau peut être plus importante que la largeur du détecteur, ce qui entraîne une 
dégradation de la qualité de l’image  
 

 
Figure 35 : Réseau de détection modulable ou type asymétrique. Les dimensions affichées sont celles du détecteur à 
l’isocentre. Les dimensions réelles du détecteur dépendent donc des distances source/ isocentre et 
isocentre/détecteur 
 

- La troisième option est la géométrie hydride qui est composée de 34 barrettes : 4 de 
0,5 et 15 barrettes périphériques. 
Il est nécessaire de bien différencier le nombre de barrettes et le nombre de coupes que l’on 
peut acquérir simultanément. Le nombre de coupes acquis simultanément est égal au nombre 
de DAS (Data Acquisition System), systèmes électroniques situés sur la partie tournante du 
statif. Le nombre de barrettes d’acquisition dépend de l’agencement des détecteurs utilisés 
(Tableau II). 
 

 
 

Suivant les protocoles demandés, ces systèmes vont utiliser les informations sur différentes 
rangées de barrettes (Figure 36). Les protocoles de 2*0,5 mm et 4* 1 mm sont obtenus grâce à 
la collimation primaire qui limite la taille du faisceau. Ainsi, le faisceau n’irradie en théorie que 
la moitié des détecteurs extérieurs. Ces mesures sont ensuite mises en forme, amplifiées et 
converties en numérique.  

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Figure 36 : Combinaison de détecteurs sur une 
barrette composée de détecteurs de différentes 
largeurs [14]. 
 
 
 
 
 

 

L’agencement des barrettes a évolué de la même manière et actuellement, tous les 
constructeurs ont adopté un système hybride (Figure 37). 
 

 
 

 

Tablea II. : Nombre de barrettes 
pour l’obtention de 4 coupes 
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Le nombre de coupes simultanément acquises pendant une rotation a progressivement 
augmenté passant de 4 à 64 [15-17] jusqu’à atteindre 256 [18] en phase de prototype (Figure 
38) et 320 en routine clinique actuellement dans certains centre comme par exemple au service 
d’imagerie Guilloz du CHU de Nancy.  
 

 

 
 
 
 
 
 
 
 Figure 38 : Évolution du nombre de barrettes 
utilisés chez Toshiba [14]. 
 

 

Le passage à la deuxième génération de scanner multicoupes a été franchi avec l’acquisition 
simultanée de 16 coupes. En effet, au niveau des algorithmes de reconstruction, la prise en 
compte de la géométrie conique du faisceau s’avère nécessaire à partir de ces scanners sous 
peine d’apparition d’artefacts conebeam. Actuellement, en pratique clinique, seuls les 
algorithmes approchés sont utilisés. En effet, même si les algorithmes exacts sont meilleurs en 
terme de qualité d’image, les temps de reconstruction sont trop importants.  
 

II.7.3.3. Algorithmes de reconstruction 
 

Il existe deux types d’algorithmes. Le premier est une approche de type Feldkamp [19, 20], 
où les mesures sont retroprojetés dans un volume 3D le long des lignes de mesure prenant en 
compte la géométrie conebeam. La rétroprojection tridimensionnelle est exigeante en terme de 
puissance de calcul et nécessite un hardware spécifique afin d’avoir des temps de 
reconstruction d'image compatibles avec la pratique clinique. Le deuxième type d’algorithme 
approché est basé sur les algorithmes de rétroprojection 2D. Ces algorithmes divisent la tâche 
de reconstruction 3D en une série de reconstructions bidimensionnelles conventionnelles 
permettant de reconstruire des coupes intermédiaires inclinées, profitant de cette façon des 
techniques de reconstruction bidimensionnelles établies et très rapides. Noo [21] suggéra la 
possibilité de reconstruire non pas des coupes axiales mais des coupes inclinées épousant mieux 
la trajectoire de la source. L’algorithme « Advanced Single Slice Rebinning » (ASSR) développé 
par Kachelriess [22, 23] utilise ce principe. Ainsi, à tout segment d’une trajectoire hélicoïdale de 

Figure 37 : Disposition des détecteurs 

suivant l’axe longitudinal pour les 

principaux constructeurs [1]. 
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180° on peut faire correspondre un demi-cercle contenu dans un plan oblique avec une grande 
précision. Les coupes 2D ainsi reconstruites effectuent une nutation autour de l’axe z. En 
empilant ces différentes coupes suivant l’axe z et en effectuant une opération d’interpolation, 
on obtient les coupes axiales souhaitées. Afin de réduire les artefacts du à l’interpolation, un 
grand nombre de coupes obliques 2D sont reconstruites (Figure 39). L’ASSR rencontre ses 
limitations quand le pitch est réduit pour se servir de l'acquisition en spirale se chevauchant et 
l'accumulation de dose résultante. L’approche « Adaptive Multiple Plane Reconstruction » 
(AMPR) [16] est une extension et généralisation de l’algorithme « Advanced Single Slice 
Rebinning ». Contrairement à l’ASSR, l’AMPR permet un libre choix du pitch avec une 
optimisation de l’utilisation de la dose.  Au lieu de toutes les données disponibles utilisées pour 
une image simple, les données sont distribuées à plusieurs images partielles sur des plans 
d'image de double obliquité, qui sont individuellement adaptés au chemin en spirale et ouvrent 
en éventail comme les pages d'un livre. L’utilisation de plans avec une double obliquité permet 
de suivre la trajectoire hélicoïdale avec une plus grande précision. Tout comme pour ASSR, les 
étapes d’empilement et d’interpolation sont effectuées pour obtenir les traditionnelles images 
axiales (Figure 39). 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

 
Pour les scanners 64 coupes, quasiment tous les constructeurs ont opté pour une configuration 
où le nombre de barrettes est égal au nombre de coupes (Tableau III). Seul Siemens, avec son 
principe de double échantillonnage en z, utilise encore un système de détection hybride 
composé au centre de 32 barrettes d’épaisseur de 0,6 mm et à l’extérieur d’un double jeu de 
barrettes de 4*1,2 mm. 
 

 
Tableau III. Les différents scanners 64 barrettes disponibles sur la marché. 

 
 
 
 
 
 
 

Figure 39 : 
Différentes étapes pour 

gérer la conicité du 
faisceau de rayons X 

pour acquisition 
tomodensitométrique 

[1]. 
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II.8. Paramètres d’acquisition 
 

II.8.1. Tension (kV) 
 

Il s’agit de la tension délivrée entre l’anode et la cathode du tube à RX, elle peut atteindre 
jusqu’à 140 kiloVolts (d’où la constante appelée kV). Elle est corrélée au pouvoir de pénétration 
du faisceau. Ce paramètre varie en fonction :  

- du type d’examen à réaliser (un scanner d’os compact type sinus demande une 
énergie de faisceau, donc des kV, beaucoup plus élevés qu’un examen de tissus mous 
type abdomen). 

- de la corpulence du patient car, pour obtenir une image, il faut que les RX soient 
efficaces et peu atténués par l’épaisseur traversée.  

La dose délivrée étant proportionnelle au carré de la tension, la baisse des kV constitue en 
théorie le moyen le plus efficace de réduire l’irradiation, définie par la relation : 

2

2

kV I t
D

d

⋅ ⋅=  (10) 

Avec D la dose délivrée par le tube, I l’intensité en mA, t le temps d’irradiation en s et d la 
distance patient-tube en m. Par exemple, en travaillant à 120 kV plutôt qu’à 140 kV, on peut 
réduire la dose d’environ 50% (Tableau V). 

 

 

 

II.8.2. Intensité (mA) et charge du tube (mAs). 
 

L’intensité du tube à rayons X s’exprime en milliAmpères. Mais en pratique, la grandeur 
utilisée pour régler le tube est la charge du tube, exprimée en miliamperes-seconde (mAs) qui 
régissent la dose délivrée. L’intensité du courant circulant entre l’anode et la cathode (I en mA) 
ainsi que les mAs sont réglables par le manipulateur, contrairement au temps d’exposition (t en 
s) inaccessible directement. Le temps d’exposition correspond à la durée d’émission des RX par 
le tube, exprimée en s ou en ms. 

 

mAs mA temps= ×  (11) 

La réduction de la charge du tube (mAs) va se traduire par une dégradation du rapport signal sur 
bruit (d’un facteur 1,4 pour une réduction de 50% des mA). La réduction des mAs constituera 
cependant un compromis acceptable dans l’exploration des régions à fort contraste naturel où 
l’on va privilégier la résolution spatiale. ( sinus ou des poumons). En revanche, les mAs doivent 
être maintenus élevés dans les régions à faible contraste naturel (cerveau, foie) où l’on va 
privilégier la résolution en densité.  
La notion de mAs effectives fait intervenir la valeur du pitch (cf. II.8.4) : 

effectives

mA temps
mAs

pitch

×=  (12) 

Tableau V: Dose relative en fonction de la tension (kV) – les autres paramètres étant constants 
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II.8.3. Vitesse de rotation 
 

 L’ensemble tube-détecteur effectue une rotation de 360° autour du centre de la section 
examinée en un temps défini. Le nombre de tours effectués en une seconde est alors appelé 
vitesse de rotation. Elle peut atteindre sur les générations actuelles de scanners une valeur de 
0,33 tour/s. 

II.8.4. Pitch ou pas de l’hélice 
 

Pour Siemens, GE et Toshiba, le pitch correspond au rapport du déplacement de la table 
d’examen lors de chaque rotation du tube sur la largeur d’un barrette de détection.Pour Philips 
et selon la définition officielle, le pitch correspond au rapport du déplacement de la table 
d’examen lors de chaque rotation du tube sur la largeur du système de détection utilisé soit :  

V d
pitch

C n

×=
×

 (13) 

Avec V la vitesse d’avance de table en mouvement de translation en m.s-1, C l’épaisseur 
nominale minimale de coupe (ENMC) en mm, d la durée de rotation du tube en s et n le nombre 
de coupes par rotation. Notons que le produit (V�d) correspond au déplacement de table à 
chaque rotation (feed per rotation)  et (C�n) à la largeur globale du système de détection utilisé. 
Avec un pitch (selon la définition officielle) inférieur à 1, il existe une redondance de données. 
Avec un pitch supérieur ou égal à 1, le ruban de l’hélice ne se chevauche pas (Figure 40, 41, 42, 
43). 
 

 
   Rotation 1 
 
 
   Rotation 2 
 
 
   Rotation3 
 
 
   Rotation 4 
 
   pitch = 0,5   pitch = 1   pitch=1,5 

 
Figure 40: Valeur du pitch pour quatre coupes par rotation avec trois vitesses de table différentes 

 

 
Figure 41: (a) Même recouvrement des données d’acquisition. (b) l’acquisition avec un pitch plus important permet 
d’améliorer le temps d’exécution tout en couvrant toute la zone anatomique souhaitée [1].  
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Le pitch correspond au pas de l’hélice, c’est à dire à la distance séparant deux tours d’hélice. Il 
n’a pas d’unité puisqu’il est le résultat du rapport de deux distances : le déplacement de la table 
lors de chaque tour (soit le pas de l’hélice) sur la largeur du système de détection utilisé. 
 

 

 

 

 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Enfin, la bonne définition du pitch doit avant tout être précisée. Afin de mettre en évidence la 
supériorité du scanner volumique par rapport au scanner hélicoïdal monobarrette, plusieurs 
constructeurs utilisent, dans un but de marketing, la définition suivante : « le pitch correspond 
au rapport du déplacement de la table d’examen lors de chaque rotation du tube sur l’épaisseur 
nominale de coupe minimale » (Figure 43). Un pitch de 6, valeur standard sur les scanners 
volumiques, permet d’explorer un volume trois fois plus rapidement qu’un pitch de 2 qui 
représente souvent la valeur maximale des scanners monobarrettes. Ainsi, sur un appareil 
réalisant 4 coupes par rotation, un pitch de 6 selon la première définition correspond à un pitch 
de 1,25 selon la seconde. 

 

II.8.5. Épaisseur de coupe 
 

C’est l’épaisseur de la section (« tranche ») du patient ou du fantôme correspondant à une 
rangée de détecteurs à chaque rotation du tube. La valeur affichée sur la console manipulateur 
est l’épaisseur nominale qu’il faut distinguer de l’épaisseur réelle. L’épaisseur réelle est définie à 
partir du profil de dose mesuré sur l’axe de rotation (Z) du scanner grâce à la largeur à mi-
hauteur (Figure 44). C’est elle qui intervient dans la dose délivrée, elle est déterminée par la 
collimation primaire et la géométrie du faisceau. L’épaisseur réelle peut être supérieure à 
l’épaisseur nominale dans les systèmes pourvus d’une collimation secondaire au niveau des 
détecteurs. 

 

Figure 42 : Représentation d’un pitch obtenu avec un scanner 
multicoupe (Source Siemens) 

Figure 43: Représentation d’un pitch obtenu avec un scanner 
monocoupe (Source Siemens) 
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Figure 44 : Corrélation du profil de dose et de l’épaisseur de coupe (Source Siemens) 

 

II.8.6. Filtre de reconstruction 
 

Différents filtres sont disponibles selon le type d’images souhaité. Les filtres « doux » 
donnent des images à faible bruit où les petites structures apparaissent floues. Les filtres 
« durs » donnent des images à bruit élevé où les petites structures sont bien définies. Il existe 
des filtres dits « standards » ayant des résultats intermédiaires. Le processus de filtrage peut 
s’effectuer selon deux voies : la convolution dans l’espace réel, ou la multiplication dans 
l’espace fréquentiel. Les deux méthodes conduisent au même résultat. 
 

II.9. Dosimétrie  
 

Dans l’état des connaissances actuel, le bénéfice attendu de l’utilisation des rayons X 
dépasse largement le risque lié à l’utilisation des rayonnements ionisants (Tableau VI) [24, 25]. 
Toutefois, aucun seuil de dose en dessous duquel le risque serait nul n’a pu être mis en 
évidence et il convient donc de rester prudent. L’examen scanographique délivre des doses 
relativement importantes (10-100mGy) dans des volumes toujours plus grands et les 
performances techniques des appareils actuels autorisent l’enchaînement de plusieurs 
passages. Ceci explique que même si la fréquence des examens scanners ne représente que 5 à 
6% des examens radiologiques, le scanner contribue pour environ 40% à la dose collective [26]. 
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Dans ce contexte de prudence, il convient donc d’adopter une attitude responsable et de 
chercher à minimiser le risque (principe ALARA, As Low As Reasonable Achievable). Cela impose 
donc d’estimer les deux paramètres que sont la qualité de l’image et la dose afin de permettre 
d’optimiser la procédure mise en œuvre. L’objectif de la gestion de l’exposition aux RX est de 
minimiser le risque supposé sans sacrifier ni limiter les bénéfices pour la prévention, le 
diagnostic et la guérison efficace des malades. 

 

 
 
 
 
 
 
 
 

Tableau VI : Doses efficaces classiques d’examens 
de diagnostic médical aux Rayons X ou isotopique 
dans les années 1990, et niveaux de risque associés. 
Données provenant du Bureau britannique national 
de radioprotection (UK National Radiological 
Protection Board, NRPB) [24, 25] 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

 

II.9.1. Grandeurs utilisables pour estimer la dose au patient 
 

Les doses délivrées au patient au cours des examens scanographiques sont un enjeu 
majeur (Directive Euratom 97/43) [24, 25]. Il est nécessaire de bien différencier la dose aux 
organes et la dose efficace. En effet, il existe un grand nombre de « doses » dans le sens où elles 
dépendent de ce que l’on cherche à exprimer, ou de quelle manière on veut l’évaluer ; on 
entend ainsi souvent parler de dose en Sievert, en Gray, avec des valeurs qui peuvent varier 
d’un facteur 100 entre ces deux unités. 

II.9.1.1. La dose absorbée : D 
 

La dose absorbée par l’organisme, D, se définit comme la quantité d’énergie par unité de 
masse reçue par l’organisme : elle s’exprime en Gray (Gy) : 

abs

dE
D

dm
=  (14) 
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avec E l’énergie moyenne reçue en Joules (J) et m la masse en kg. Le Gray est l’unité SI, 1 Gy 
représente la dose absorbée par 1 kg de matière à laquelle les rayonnements ionisants ont 
communiqué de manière uniforme une énergie d’1 J. 

 

II.9.1.2. La dose dans l’air : Dair 
 

Facilement mesurable car indépendante de l’objet radiographié, cette dose est 
communément utilisée pour caractériser une installation radiologique dans des conditions 
données de filtration, tension, intensité, distance foyer-détecteur… Elle est le plus souvent 
évaluée avec une chambre d’ionisation et exprimée en Gy. Une fois déterminée, il est possible 
de remonter à la dose absorbée: 

en

tissu
tissu air

en

air

D D

µ
ρ
µ
ρ

 
 
 = ×
 
 
 

 (15) avec enµ
ρ

 
 
 

 le coefficient d’atténuation du tissu. 

 

II.9.1.3. La dose à l’organe 
 

C’est la dose moyenne absorbée rapportée à l’ensemble du volume de l’organe considéré. 
Elle permet le calcul de la dose efficace. 
 

II.9.1.4. La dose efficace, E 
 

La dose efficace est sans doute le meilleur indicateur car il prend en compte le type de 
rayonnement et surtout le risque engendré par l’exposition. C’est le produit de la dose absorbée 
par un facteur WR de pondération radiologique lié au type de rayonnements et un facteur de 
pondération tissulaire WT.  
WR est rarement mentionné en radiologie car égal à 1 pour les RX. WT tient compte de la 
sensibilité de l’organe aux rayonnements ionisants (Tableau VII). En sommant sur les tissus, on 
obtient donc l’expression de la dose efficace suivante : 
 

T
tous les Tissus

E H W= ×∑
     

  (16) où H est l’équivalent de dose : RH W D= ×  en Sv 

 

 
 
 
 
Tableau VII : Coefficient de pondération tissulaire WT 
[24, 25] 
 
 
 
 
 

 

L’unité de dose efficace et de l’équivalent de dose est le Sievert, Sv. La dose efficace 
permet donc de traduire une irradiation locale ou globale en terme d’exposition au corps entier, 
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réalisant l’intégration de la dose sur l’ensemble de l’organisme quelque soit l’exposition, même 
partielle. Elle est essentiellement utilisée en radioprotection. Elle peut se comparer à 
l’irradiation naturelle qui est d’environ 2 mSv par an. 
 

II.9.2. Contrôle de l’irradiation délivrée 
 

En scanographie, l’utilisation d’un faisceau en éventail très collimaté conduit à une 
distribution de dose très différente de celle habituellement rencontrée dans les examens en 
radiologie conventionnelle. Les doses évoquées ici font référence à la distribution axiale de la 
dose suivant l’axe longitudinal du scanner. Afin de déterminer cette dose, de nombreux index 
ont été mis en place. 
 

II.9.2.1. Index de Dose CTDI (mGy) 
 

En scanographie, une des grandeurs spécifiques introduites est l’index de dose CT (CTDI, 
Computed Tomography Dose Index) [27]. Il est basé sur une mesure de dose en coupe unique. Il 
est défini comme l’intégrale sous le profil de dose de la coupe divisée par l’épaisseur de coupe : 

-

1
( )CTDI D z dz

T

+∞

∞

= ×∫  (17) 

Où T représente l’épaisseur de coupe et D(z) la distribution de la dose suivant l’axe longitudinal 
z parallèle à l’axe de rotation. 
Le CTDI peut être mesuré dans l’air sur l’axe de rotation du scanner ou dans des fantômes. Une 
chambre d’ionisation crayon ou des dosimètres radiothermoluminescents empilés peuvent être 
utilisés pour réaliser cette mesure. Aux Etats-Unis, la FDA (Food and Drug Administration) 
recommande que les mesures du CTDI soient réalisés au centre (CTDIC) et en périphérie (CTDIP ) 
mesurés aux quatre points cardinaux à 1 cm sous la surface du fantôme) d’un fantôme en 
plexiglas de 16 cm ou de 32 cm de diamètre représentant respectivement un examen tête ou un 
examen corps entier.  
Selon la FDA, la dose délivrée au cours d’une rotation doit être intégrée sur une longueur égale 
à 14 fois l’épaisseur de coupe utilisée. La longueur d’intégration, va donc, par définition, 
dépendre de l’épaisseur de coupe. 
Le CTDIFDA est exprimé en terme de dose absorbé dans le plexiglas : 

7

-7

1
( )

T

FDA

T

CTDI D z dz
T

+

= ×∫  (18) 

La commission européenne recommande, quand à elle, d’effectuer l’intégration sur une 
longueur fixe de 100 mm pour toutes les mesures (le choix de cette longueur de référence 
correspond à la longueur d’une chambre crayon). La détermination du CTDI devient alors : 

50

100

-50

1
( )CTDI D z dz

T

+

= ×∫  (19) 

Pour tenir compte de la diminution de la dose en profondeur, on pondère les valeurs obtenues 
grâce aux mesures en périphérie (CTDIp) et au centre du fantôme (CTDIc) de la manière 
suivante : 

1 2

3 3w c pCTDI CTDI CTDI= +  (20) 
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Le CTDIw se doit d’apparaître sur la console opérateur, selon les normes européennes et 
internationales définies par l’IEC (International Electronic Commission) et imposées aux 
constructeurs. Il dépend des paramètres opérateurs : kV, mAs, pitch. Enfin, le CTDIw normalisé, 
nCTDIw, qui est le CTDIw par unité de charge permettra de comparer les différentes machines 
entre elles en termes d’irradiation. 

w
w

CTDI
nCTDI

mAs
=   (21) 

 

II.9.2.2. Produit dose longueur DLP (mGy.cm) 
 

Dans le souci de déterminer des grandeurs qui sont reliées au risque encouru et pour tenir 
compte des derniers développements techniques en scanographie, la commission européenne a 
introduit l’indicateur dosimétrique « produit dose longueur » pour un examen complet. Le DLP  
(Dose Length Product) peut ainsi être calculé pour un examen scanographique incrémental ou 
hélico¨dal : 

axial w
n

DLP CTDI T N C= ⋅ ⋅ ⋅∑  (22) 

hélicoïdal w
n

DLP CTDI T A t= ⋅ ⋅ ⋅∑
 (23) 

Où T est l’épaisseur de coupe, N le nombre de coupes, C le produit intensité-temps (mAs) pour 
un rotation, A l’intensité du courant dans le tube et t le temps total d’acquisition. 
L’intérêt de cette grandeur est qu’elle représente exactement l’exposition car elle affecte la 
dose au volume exploré. En prenant en compte les organes figurant dans ce volume, elle 
permet d’estimer, voire de calculer, la dose efficace E. Pour ce faire il existe des facteurs de 
conversion permettant d’estimer l’ordre de grandeur de E pour chaque examen à partir du DLP 
affiché :  

E EDLP DLP= ×  (24) 
Avec E la dose efficace (mSv), DLP le Produit Dose Longueur (Gy.cm), EDLP le facteur de 
conversion dépendant de l’organe inclus dans le volume d’examen (Tableau VIII). 

 
Tableau VIII : Exemple de valeurs d’EDLP, coefficients permettant de calculer la 
dose efficace à partir de la valeur du produit dose longueur. 
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III. Qualité d’image 
 

Le flou est décrit par la PSF (Point Spread Function) du système (Figure 48). 
Mathématiquement, l’image I(x,y,z) résulte de la convolution de la fonction Objet O(x,y,z) par la 
PSF(x,y,z). Du bruit et des artefacts peuvent également intervenir et dégrader l’image finale. Le 
contraste avec lequel les images sont visualisées est également très important, il peut dépendre 
de l’énergie du faisceau de RX, de la filtration et du type de détecteur. Les images obtenues 
peuvent donc s’exprimer suivant la relation : 

( , , ) ( , , )* ( , , )I x y z K O x y z PSF x y z bruit artefacts= × + +  (25) 

Le but de ce chapitre est de définir les grandeurs disponibles pour décrire la qualité de l’image. 
 

III.1. Qualité d’image pour les scanners incrémentaux. 
 

III.1.1. Valeurs d’atténuation aux RX, uniformité, contraste et linéarité 
 

Comme nous l’avons vu précédemment, l’échelle des valeurs d’atténuation aux RX (ou 
échelle Hounsfield) est définie par deux points de référence HUair=-1000 et HUeau=0. Ces deux 
valeurs doivent être vérifiées sur chaque scanner à l’aide de fantôme pour chaque valeur de 
tension et pour chaque filtration disponible, et ceci à intervalle régulier afin d’éviter toute 
dérive au cours du temps. Le but est de contrôler, à l’aide d’un fantôme rempli d’eau, 
l’homogénéité (ou uniformité) des valeurs d’atténuations aux RX tout au long de la coupe 
explorée (Figure 45). 

 
 
 
Figure 45 : L’uniformité de l’image est mesurée avec des 
fantômes cylindriques remplis d’eau. Les valeurs 
moyennes d’atténuations aux RX de l’eau dans les 
régions d’intérêt sélectionnées ne doivent pas varier de 
plus de 4 HU par rapport à la valeur fixée par l’échelle 
Hounsfield HUeau=0. Les fantômes utilisés sont des 
fantômes cylindriques de diamètre 20 et 32 cm [2]. 
 
 
 
 

 

La tolérance normalement acceptée est 0 ± 4 HU pour la valeur moyenne et ± 2 HU pour 
l’uniformité. La caractéristique d’un bon scanner est de donner des valeurs d’atténuations aux 
RX de l’eau qui varie très peu de la référence (0 HU) même pour un fantôme de forme elliptique 
ou ovale dans le plan (x-y). Les valeurs d’atténuation aux RX des tissus mous (Figure 17) et donc 
leur contraste, défini comme la différence des valeurs d’atténuation de structures voisines, sont 
dépendant de l’objet traversé. Pour des matériaux ayant un numéro atomique différent de celui 
de l’eau, les valeurs d’atténuation (et donc le contraste) peuvent varier fortement d’un scanner 
à l’autre. Ces valeurs vont également dépendre, comme nous le prouverons plus tard, de 
l’énergie du faisceau de RX et du matériau environnant. 
La linéarité permet généralement de garantir la justesse d’un système de mesure. En scanner, 
elle va permettre de prouver qu’un changement en entrée du système (ici le coefficient 
d’atténuation µ) va être traduit en sortie (valeurs d’atténuation aux RX en HU) de manière 
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appropriée, par exemple si µi induit HUi est ce que c·µi induit c·HUi ? En fait, il s’avère que la 
différence entre les µ d’un facteur c peut être causée par une différence de densité (qui induit 
alors un changement linéaire des HU) ou par une différence de numéro atomique qui va alors 
dépendre de l’énergie du faisceau, des caractéristiques des détecteurs et donc conduire à des 
changements non linéaires de HU. Puisque c dépend du spectre, le concept de linéarité ne peut 
être pris en compte en scanographie. 
 

III.1.2. Bruit 
 

Chaque valeur mesurée est soumise à une incertitude. Pour un système idéal, cette erreur 
devrait être d’origine purement statistique, c'est-à-dire causée par les fluctuations du nombre 
de Rayons X enregistrés par les détecteurs. C’est pourquoi, nous parlons aussi de « bruit 
quantique ». L’erreur due au bruit quantique provient de la mesure de l’intensité et se propage 
aux valeurs d’atténuations (et donc à l’image) via la reconstruction. On parle alors de « bruit de 
l’image ». Ce bruit appelé σ est déterminé comme l’écart type des valeurs Pi issus de N pixels, 
d’une région d’intérêt (ROI) déterminée, relativement à leur valeur moyenne P : 

2

1

1
( - )

-1

N

i
i

P P
N

σ
=

= ×∑  (26) 

La valeur du bruit σ diminue quand les détecteurs reçoivent moins de RX (c'est-à-dire une forte 
atténuation I0/I due à une forte absorption de l’objet traversé), quand l’intensité du tube à RX 
diminue et quand l’épaisseur de coupe S diminue. 

0 /
A

I I
f

mAs S
σ

ε
= ×

× ×
 (27) 

Cette formule montre que les mAs (et donc la dose) doivent être augmentés d’un facteur 4 pour 
réduire le bruit d’un facteur 2. ε est un facteur système dépendant. Le facteur fA prend en 
compte l’effet du filtre de reconstruction. En effet, l’utilisation d’un filtre dur augmente le bruit 
de l’image alors qu’un filtre mou conduit un niveau de bruit plus faible. 
L’influence du bruit sur la détection des objets à faibles contrastes est présentée par la figure 
46. Cet exemple montre bien que le niveau de bruit, et donc la résolution en contraste 
dépendent fortement de la dose et des paramètres d’acquisition. Il permet également de 
montrer qu’une diminution de dose excessive peut entraîner un perte d’information et donc 
mener à un diagnostic biaisé. C’est ce que nous nous efforcerons, entre autres, de montrer dans 
ce manuscrit. 
 

 

 
 
 
Figure 46 : La détectabilité des objets à 
faible contraste dépend du niveau de bruit. À 
gauche, acquisition réalisée à forte dose. À 
droite acquisition réalisée à faible dose [2]. 
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III.1.3. Résolution spatiale, résolution à fort contraste 
 

La résolution spatiale est la distance minimum permettant de discriminer deux objets.Elle 
peut également être la taille minimum d’un objet que l’on peut détecter. Elle est généralement 
déterminée pour des structures à fort contraste afin de s’affranchir au maximum du bruit 
environnant. Il est nécessaire de distinguer la résolution dans le plan (x,y) et la résolution dans 
la direction z puisque ces deux valeurs ne sont pas dépendantes des mêmes facteurs. 

 

III.1.3.1. Résolution spatiale dans le plan 
 

Des mesures directes de la résolution spatiale, avec des fantômes trous ou des bar patterns, et 
des méthodes de calculs indirectes tel que la PSF ou la MTF (Modulation Transfer Function) sont 
disponibles (Figure 47). Les méthodes directes sont rapides et simples à interpréter. Leur 
évaluation est subjective selon le choix de la fenêtre de visualisation, des critères de décisions 
choisis, du fait qu’un trou a disparu ou est visible, fusionné ou non. Ces méthodes sont donc 
soumises à des erreurs et des approximations. Pour des tests plus fiables et moins subjectifs, 
comme par exemple quand on veut vérifier qu’un système est bien conforme aux spécifications 
du constructeur, la MTF est la meilleure méthode. Elle est calculée à partir d’un fil fin métallique 
(Figure 47c). L’acquisition de ce fil, la plupart du temps composé de tungstène, permet d’obtenir 
la PSF du système. La transformée de Fourier de cette PSF permet d’obtenir la MTF [3]. La MTF 
est une mesure objective du contraste avec lequel les fréquences individuelles (mesurées en 
paire de lignes par cm Lp/cm) sont reproduites par le système d’imagerie. 
Cette méthode est également la méthode de référence pour calculer la résolution spatiale. 

 

 
 
 
 
 
 
 
Figure 47 : Images résultant de différents tests de 
résolution. a) fantôme dit « à trous », b) bar pattern, c) 
fil de métal fin permettant la mesure de la PSF et donc 
le calcul de la MTF [2]. 
 
 
 
 
 
 

La résolution spatiale est, la plupart du temps, exprimée sous la forme d’une fréquence pour un 
pourcentage de la MTF donné. La résolution spatiale obtenue pour un système donné est 
souvent spécifiée à 10% de la MTF. Plus l’aire sous la courbe de la MTF sera importante, plus la 
résolution spatiale sera bonne. Les scanners actuellement disponibles sur le marché atteignent 
des résolutions de 25 Lp/cm. La meilleure résolution spatiale est obtenue avec des filtres de 
reconstruction durs (Figure 48), même si l’usage de ces filtres entraîne des valeurs de bruits plus 
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importantes ainsi que des streak artifacts. La reconstruction avec des filtres dits « durs » ou 
« high » voire « ultrahigh » n’est donc recommandée que pour la détection d’objets à fort 
contraste. Une reconstruction avec des filtres standards ou mous réduira la résolution spatiale 
mais également le bruit et les artefacts, ce qui augmentera la détection d’objets à faibles 
contrastes. 
 

 

 
 
 
 
Figure 48 : La Fonction de Modulation de Transfert 
(MTF) dépend du filtre de reconstruction utilisé [2]. 
 
 
 
 
 
 

 

III.1.3.2. Profil de sensibilité  
 

Le profil de sensibilité (Slice Sensibility Profil, SSP) représente la réponse du système 
perpendiculairement au plan image. Il est comparable à la PSF dans le plan image. Il permet de 
spécifier avec quelle contribution du signal, un objet très petit, donné à une position z précise, 
est représenté sur l’image. Idéalement, un très petit objet présent dans la coupe donne 100% 
de signal et un signal situé en dehors de la coupe donne un signal de 0%. Deux approches sont 
possibles pour mesurer le profil de sensibilité : les fantômes « rampes » (pour les scanners 
incrémentaux) et les fantômes « delta » (pour les scanners hélicoïdaux) (Figure 49a, 49b) [4]. La 
section scannée est généralement caractérisée par la largeur à mi hauteur de la valeur 
maximum du profil de sensibilité (Full Width at Half Maximum, FWHM). Cette valeur représente 
l’épaisseur de coupe nominale (Figure 49c) mais elle ne rend pas compte de l'importance de la 
zone de pénombre latérale (photons X distribués en dehors de la coupe, donc ne participant pas 
au signal mais augmentant la dose reçue par les coupes adjacentes). La forme de la SSP a une 
influence considérable sur la détection des petits objets (Figure 50a). Le contraste d’un objet, 
dont la taille est plus faible que l’épaisseur de coupe et qui est placé partiellement dans la 
coupe scannée, est réduit. L’effet de volume partiel est inévitable mais peut être réduit en 
sélectionnant des coupes plus fines. La différenciation de coupes voisines va également 
dépendre de la forme de la SSP. La forme du profil de sensibilité n’est pas représentée par la 
FWHM, d’autres variables telles que la largeur du profil à 10% de la valeur maximale (Full Width 
at one tenth of Maximum, FWTM) ou la largeur du profil à une hauteur incluant 90% de l’aire 
sous la courbe (Full Width at Tenth Area, FWTA) [5] on été proposées. Une autre possibilité est 
de calculer l’index de qualité du profil de sensibilité (Slice Profile Quality Index, SPQI) [6] : 

 

100%
Aire sous la courbe réelle

SPQI
Aire sous la courbe théorique

= ⋅  (28) 

Le SPQI permet d’évaluer, en pourcentage, la différence entre le profil réel et le profil 
rectangulaire théorique. 
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Figure 49 : Pour mesurer le profil de sensibilité, des 
fantômes rampes (a) et des fantômes delta (b) sont 
disponibles. Les fantômes rampes sont utilisés plus 
particulièrement pour les scanners incrémentaux (c) 
alors que les fantômes delta sont plutôt utilisés pour 
les scanners hélicoïdaux [2]. 
 

Figure 50 : a) influence de la forme de la SSP sur la 
détection de petits objets. b) et c) la FTWM, la FWTA, 
la FWHM et le SPQI permettent de caractériser la SSP 
[2]. 
 
 
 

 

III.1.4. Résolution de contraste, résolution à faible contraste 
 

La résolution à faible contraste, c’est à dire la capacité à distinguer des détails de faible 
contraste, est un objectif majeur de tous les systèmes d’imagerie. Elle est déterminée par le 
niveau de bruit dans l’image. Alors que le calcul du bruit σ est relativement simple à réaliser, la 
détermination de la résolution à faible contraste est assez subjective. En se basant sur des 
fantômes spécifiques (Figure 51), l’observateur décide ou non s’il voit la structure à faible 
contraste. La résolution en contraste n’est pas seulement déterminée par le rapport signal sur 
bruit (Signal to Noise Ratio, SNR) mais également par la résolution spatiale puisque la taille des 
structures à faibles contraste intervient dans leur détection. Une faible résolution spatiale peut 
en effet entraîner du flou et masquer les petites lésions de faible contraste. Cette relation est 
exposée par la figure 52. Les limites de valeurs des courbes pour des objets à faible contraste 
correspondent à la résolution spatiale limite.  
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Figure 51 : Exemple de fantômes permettant 
d’estimer la détectabilité d’objets à faible contraste. 
Ici le fantôme QRM LowC (QRM, Möhrendorf, 
Allemagne). (Source QRM) 
 

Figure 52 : La résolution en contraste dépend du 
niveau de bruit mais également de la résolution 
spatiale. Les structures ayant un contraste et/ou un 
diamètre au dessus (ou à droite) de la courbe 
respective peuvent être détectées convenablement [7] 
 

 

III.2. Qualité d’image pour les scanners hélicoïdaux 
 

Des différences peuvent apparaître au niveau de la qualité de l’image entre les scanners 
incrémentaux et les scanners hélicoïdaux. Ces différences sont dues à l’interpolation en z 
intervenant dans les algorithmes de reconstruction des scanners hélicoïdaux. Elles s’expriment 
au niveau du bruit, du profil de sensibilité, de la résolution en z et des artefacts (Chapitre IV). 
 

III.2.1. Bruit 
 

En scanner hélicoïdal, le bruit dépend du système utilisé et des paramètres 
d’acquisition/reconstruction de la même manière qu’en scanner incrémental. Le bruit est 
influencé par la sélection de l’algorithme d’interpolation en z (Tableau IX) mais en aucune 
manière par le pitch puisque le nombre de données mesurées et la dose reçue ne dépendent 
pas de l’avancée de la table (Tableau X). 

 

  
       Tableau X : Influence du pitch sur la valeur du bruit. 

 
 

Tableau IX : Influence du choix de 
l’agorithme d’interpolation sur la valeur du 
bruit. 
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III.2.2. Profil de sensibilité 
 

En scanner hélicoïdal, le profil de sensibilité (SSP) est le résultat de la convolution du profil 
d’intensité obtenue en incrémental par une fonction de mouvement de table (Figure 53a). Pour 
une interpolation linéaire, cette fonction correspond à une fonction triangulaire ayant une base 
égale à l’avance de table d (180°LI) ou à deux fois l’avance de table 2d (360°LI). Si d est nulle, la 
fonction de mouvement de table ne modifie pas la SSP. Pour mesurer la SSP en hélicoïdal, des 
fantômes de type « delta » sont utilisés, la concordance entre les mesures et les valeurs 
théoriques de la SSP en hélicoïdal a été montrée par Kalender et al. [8-10] 

 
 
 
 
 
 

Figure 53 :Profil de sensibilité en scanner 
hélicoïdal ( avec une épaisseur de coupe 
nominale de 5 cm) [2]. 

a) La SSP en hélicoïdal est le 
résultat de la convolution de la 
SSP obtenu en incrémental par 
une fonction de mouvement 
triangulaire. 

b) SSP calculé pour un algorithme 
d’interpolation LI 360° en 
fonction du pitch 

c) SSP calculé pour un algorithme 
d’interpolation LI 180° en 
fonction du pitch 

 
 
 
 

 

III.2.3. Résolution dans l’axe z 
 

III.2.3.1. Influence de l’épaisseur de coupe et de l’incrément de 
reconstruction 

 

La résolution en z dépend de l’épaisseur de coupe, puisque qu’un moyennage des valeurs 
d’atténuation des structures contenues dans la coupe est réalisé. La résolution en z va 
également dépendre de l’incrément de reconstruction (Figure 54). L’élargissement de la SSP (cf. 
III.2.2) est l’un des inconvénients liés à l’utilisation des scanners hélicoïdaux, mais la possibilité 
de superposer les images en jouant sur l’incrément de reconstruction est un gros avantage. Un 
examen réalisé à l’aide d’un scanner incrémental, permet d’obtenir un nombre d’images 
espacées d’une distance égale à l’épaisseur de coupe. Avec un scanner hélicoïdal, il est possible 
de choisir le nombre d’images souhaité que l’on veut reconstruire dans le volume exploré. Avec 
un scanner incrémental, le résultat de l’examen dépend de la position de départ de la série et 
de la position de la structure que l’on souhaite détecter. En effet, le contraste de la structure va 
dépendre de la position de celle-ci dans la coupe scannée.  Avec un scanner hélicoïdal, on peut 
toujours obtenir le contraste maximum pour une structure, indépendamment de sa position 
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dans le volume exploré et de la position de départ de la série puisque les images peuvent être 
reconstruites en se superposant les unes aux autres de manière arbitraire (Figure 55 gauche). 
La différenciation de deux structures voisines dans la direction z présente la même 
problématique. En effet, la séparation de ces deux structures va dépendre de leur espacement, 
et de leur position dans le volume exploré. Dans le meilleur des cas, les deux structures 
apparaissent parfaitement dissociées avec leur contraste maximal et dans le pire des cas, elles 
apparaissent comme un objet continu avec un contraste deux fois plus faible (Figure 55 droite). 
 

                    
 

Figure 54 : L’utilisation d’un fantôme ESP 
permet d’évaluer la résolution spatiale dans 
l’axe z. L’influence de l’épaisseur (S) de coupe 
apparaît clairement dans la colonne de gauche 
L’influence de l’incrément de reconstruction (RI) 
est démontré à la ligne 2 [11]. 

 

Figure 55 : Un scanner hélicoïdal permet d’obtenir une 
résolution spatiale et une résolution en contraste 
indépendantes de la position de la structure observée dans 
le volume étudié et de la position de départ de la série [9]. 
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III.2.3.2. Résolution spatiale isotrope 
 

Contrairement aux scanners incrémentaux, les scanners hélicoïdaux (à partir de 
l’introduction des scanners 16 barrettes) permettent d’obtenir, avec les paramètres adaptés, 
une résolution isotrope. Des données isotropes correspondent à des voxels ayant la même taille 
dans les trois directions de l’espace (Figure 56). Pour obtenir ce genre de voxels, une haute 
résolution selon l’axe z est nécessaire, c'est-à-dire des coupes très fines, la reconstruction de 
plusieurs images par coupe et l’utilisation de l’algorithme LI 180°. 
Pour reconstruire une image avec un scanner hélicoïdal, il est nécessaire de définir deux jeux de 
paramètres indépendants : 

- Les paramètres de la reconstruction tel que le filtre de convolution, le facteur de zoom, 
le centre du champ de vue (Field of View, FOV) ; 

- Le type d’interpolation en z, l’épaisseur de coupe, l’incrément de reconstruction. 
Le premier jeu de paramètres influence les caractéristiques de l’image dans le plan (x-y) et le 
second influence la qualité de l’image 3D, notamment selon l’axe z. 
 

 
 
 

III.3. Interdépendance du bruit, de la dose et de la résolution 
 

Pour évaluer les performances globales d’un système, il est nécessaire de comprendre 
l’interdépendance des paramètres de qualité d’image les plus importants : le bruit, la dose et la 
résolution. La relation entre le bruit σ2 et la dose D est généralement exprimée sous la forme 
simple : 

1

D
σ ∝  (29) 

Ce qui veut dire que le produit du bruit par la dose est constant pour un bon système [12]. Étant 
donné que le bruit et la dose doivent être, de préférence, les plus faibles possibles, le système 

Figure 56: Les données anisotropes 
correspondent à des voxels ayant une 
épaisseur de coupe plus grande que 
les dimensions en x et en y. a) 
l’épaisseur de coupe est 4 fois plus 
grande que la taille du pixel. b) 
l’épaisseur de coupe est 2 fois plus 
grande que la taille du pixel. c) 
Voxels isotropes, l’épaisseur de coupe 
est égale aux dimensions du pixel. [1] 
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permettant d’avoir un produit σ2·D le plus faible possible sera le meilleur. La relation entre le 
bruit et la résolution est donnée, dans la cas d’une image 2D, par : 

3

1σ
ξ

∝
∆

 (30) où ξ∆  représente la taille du pixel  

Pour une image 3D isotrope, comme l’épaisseur de coupe est égale à la taille du pixel, cette 
relation devient : 

2
4

1σ
ξ

∝
∆

 (31) 

Étant donné que la résolution spatiale et la dose doivent être, de préférence, les plus faibles 

possibles, le système permettant d’avoir un produit σ2· 4ξ∆  le plus faible possible sera le 

meilleur. Une autre relation entre le bruit σ2 et la dose D, dépendante de l’épaisseur de coupe S 
et/ ou de la taille du voxel, est la suivante : 

2
4

1

d D
σ ∝

×
 (32) 

Cette relation est valable pour des acquisitions isotropes. Dans le cas contraire, d2 doit être 
remplacé par d·S. 
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IV. Artefacts 
 

En scanographie, le terme d’artefact est utilisé pour qualifier toute différence ou erreur 
entre les valeurs d’atténuation (dans l’image reconstruite) et le véritable coefficient 
d’atténuation de l’objet scanné [3, 5, 6]. Les images CT sont plus propices à contenir des 
artefacts que les images radiographiques standard puisqu’elles sont reconstruites à partir 
d’informations recueillies par des millions de capteurs indépendants les uns des autres. La 
technique de reconstruction étant basée sur le fait que les détecteurs donnent des valeurs 
cohérentes, la moindre incohérence se répercute directement sur l’image reconstruite. Les 
types d’artefacts pouvant apparaîtrent sur l’image sont les suivants : 

- Les raies ou stries (streaking) qui peuvent être dues, par exemple, à des incohérences 
d’un seul détecteur. 

- Les zones d’ombre (shading) qui peuvent résulter d’un groupe de canaux qui dévient 
graduellement de la véritable valeur mesurée. 

- Les anneaux (rings) qui sont dus à des erreurs dans la calibration d’un détecteur. 
- Les distorsions, qui sont dues à la reconstruction hélicoïdale. 

Il est possible de grouper les origines de ces artefacts en quatre catégories : 
- Les artefacts liés à la physique, qui résultent des processus physiques intervenant dans 

l’acquisition scanographique. 
- Les artefacts imputables aux patients, qui sont causés par le mouvement volontaire ou 

involontaire du patient ou à la présence d’implants métalliques. 
- Les artefacts liés à la technique de reconstruction. 
- Les artefacts propres aux scanners hélicoïdaux et volumiques. 

Dans cette partie, les différents types d’artefacts de chacune de ces catégories seront décrits 
selon le mécanisme avec lequel ils apparaissent, ainsi que les méthodes utilisées par les 
constructeurs pour les supprimer et les techniques pour les éviter. 
 

IV.1. Artefacts liés à la physique 
 

IV.1.1. Durcissement du faisceau (beam hardening) 
 

Un faisceau de RX est composé de photons possédant chacun un certain niveau d’énergie. 
Quand le faisceau traverse un objet, il devient plus « dur », c'est-à-dire que son énergie 
augmente. En effet, les photons de faible énergie sont plus rapidement absorbés par le 
matériau rencontré que les photons de plus grande énergie (Figure 57). Après le passage du 
matériau, il ne reste alors que les photons d’énergie élevée. 

 

 
 
 
Figure 57 : Évolution du spectre du faisceau de RX 
en fonction de la longueur d’eau rencontrée. 
L’énergie moyenne du faisceau augmente quand la 
longueur augmente [3]. 
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Deux types d’artefacts peuvent résulter de cet effet : les artefacts de courbures et l’apparition 
de bandes sombres ou de raies entre des objets denses de l’image [7-9]. 
 

IV.1.1.1. Artefacts de courbures : 
 

Les RX passant à travers la portion médiane d’un fantôme cylindrique homogène sont 
davantage « durcis » que ceux traversant de manière plus périphérique puisque qu’ils 
rencontrent plus de matière. Comme le faisceau devient plus dur, la manière avec laquelle il est 
atténué diminue et le faisceau est plus intense qu’il ne devrait l’être (s’il n’avait pas été durci) 
lorsque qu’il atteint les détecteurs (Figure 59a). Le profil d’atténuation résultant diffère donc du 
profil théorique que l’on obtiendrait sans effet de durcissement du faisceau (Figure 58). 

 

                
Figure 58 : Profils d’atténuation obtenus avec et 
sans effet de durcissement du faisceau pour un 
fantôme cylindrique homogène [3]. 
 

Figure 59 : Profil d’atténuation obtenu au centre du 
fantôme sans calibration de l’effet de durcissement du 
faisceau (a) et avec correction (b) [3]. 

 

IV.1.1.2. Raies et bandes sombres 
 

Dans des sections scannées très hétérogènes, des bandes sombres ou des artefacts de stries 
peuvent apparaître sur l’image entre deux objets denses (Figure 60). Ils apparaissent car une 
partie du faisceau qui passe à travers un des objets pour une certaine position de tube est 
moins durci que quand il passe à travers les deux objets à la fois pour une autre position du 
tube. 
 

IV.1.1.3. Minimisation de l’effet de durcissement du faisceau 
 

Les constructeurs minimisent l’effet de durcissement du 
faisceau en utilisant des filtres, des calibrations, et des logiciels de 
correction de durcissement du faisceau. Pour la filtration, une 
pièce plate en métal permet de « pré-durcir » le faisceau en 
filtrant les photons de basse énergie avant qu’ils ne traversent le 
patient. Pour la calibration, les constructeurs utilisent des 
fantômes de diamètres différents. Cela permet aux détecteurs 
d’être calibrés afin de compenser l’effet de durcissement du 
faisceau pour différentes parties du corps du patient. La figure 59b 
montre le résultat d’une telle calibration. Néanmoins, le corps 
humain ne pouvant en réalité être assimilé à un ensemble de 

Figure 60 : Image CT 
présentant des artefacts de 
raies dus à l’effet de 
durcissement du faisceau [3]. 
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cylindres homogènes, il existe une erreur résiduelle avec cette technique. Des logiciels de 
correction sont également disponibles pour réduire l’apparition des bandes sombres dans des 
sections hétérogènes. 

 

IV.1.2. Effet de volume partiel 
 

Ces artefacts sont un problème différent du moyennage volumique partiel (également 
appelé par abus de langage effet de volume partiel) qui mène à des valeurs d’atténuations aux 
RX représentant la valeur moyenne des matériaux présents dans un voxel [10-12]. Un artefact 
de volume partiel peut apparaître quand un objet dense est placé de telle manière qu’il est vu 
par les détecteurs lorsque ceux-ci sont orientés selon un angle α et ne peut pas être vu lorsque 
les détecteurs sont orientés selon l’angle (α+180°) (Figure 61a). L’incohérence entre les deux 
vues est la cause des zones d’ombres et du flou apparaissant sur l’image (Figure 61b). Les 
artefacts de volume partiel peuvent être évités en utilisant des coupes fines. Cela est 
particulièrement nécessaire quand l’anatomie change rapidement dans la direction z. 
 

 
Figure 61 : (a) Les artefacts de volume partiel apparaissent quand un objet n’est pas détecté de la même manière 
pour deux positions de faisceau opposées. (b) Image d’un fantôme contenant 3 billes en acrylique de 12 mm de 
diamètre placé de telle manière par rapport au tube qu’il soit sujet à des artefacts de volume partiel. (c) Même 
fantôme placé de telle manière par rapport au tube qu’il ne soit pas sujet à des artefacts de volume partiel [3]. 

 

IV.1.3. Moyennage volumique partiel 
 

Le nombre CT dans chaque pixel est proportionnel à la moyenne des coefficients 
d’atténuation µ des tissus présents dans le voxel correspondant. Pour un voxel contenant un 

seul tissu d’atténuation µ, le nombre CT est représentatif de ce 
tissu. Quand un voxel contient plusieurs types de tissus 
différents, µ n’est pas représentatif de chaque tissu mais de la 
moyenne pondérée des µ correspondants (Figure 62). Le 
nombre CT résultant n’est pas caractéristique des tissus scannés. 
Le moyennage volumique partiel est toujours présent en 
imagerie et ne peut jamais être entièrement éliminé [13, 14]. 
Néanmoins, il existe plusieurs approches visant à le minimiser. 
Santago et al. [15] et Westin et al. [16] ont proposé des solutions 
basées respectivement sur la segmentation et sur un ré-
échantillonnage. Une autre méthode simple permettant de 
minimiser cet effet est l’emploi d’une épaisseur de coupe la plus 
faible possible. 

a) b) c) 

Figure 62 : Coupe CT contenant 3 
types de tissus différents.  
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IV.1.4. Insuffisance de photons 
 

IV.1.4.1. Définition 
 

Une source possible d’artefacts de raies est l’insuffisance de photons qui peut intervenir 
dans des zones de fortes atténuations (Figure 63). En effet, quand le faisceau de RX traverse 

horizontalement le patient (axe x), l’atténuation est 
la plus importante (car la longueur rencontrée est la 
plus grande). De ce fait un nombre insuffisant de 
photons arrivent aux détecteurs. Il en résulte des 
projections bruitées pour cet angle. Le processus de 
reconstruction va amplifier ce bruit et va mener à la 
présence de stries horizontales sur l’image [3] 
(Figure 63). Pour le même temps d’acquisition, si 
l’intensité du tube est augmentée, le problème de 
l’insuffisance des photons sera le même et le patient 
recevra une dose plus importante et non justifiée. 

C’est pourquoi les constructeurs ont mis en place des techniques pour tenter de minimiser ce 
problème d’insuffisance de photons. 
 

IV.1.4.2. Modulation automatique de l’intensité du tube à RX 
 

Sur certains scanners, l’intensité du tube varie automatiquement durant la rotation du tube 
autour du patient. Ce processus est appelé « modulation des milliampérages ». Cela permet 
d’augmenter le nombre de photons quand le tube passe au niveau des zones plus larges du 
patient. Cette modulation permet de ne pas augmenter excessivement la dose, vu que les 
milliampères (mA) diminuent quand le tube est au niveau des zones plus étroites (Figure 64). 
 

 
Figure 64 : Modulation de l’intensité du tube à 
RX, en fonction de la position du tube [3]. 
 
 

Figure 65 : Profil d’atténuation d’une zone à forte densité, 
avant (a) et après (b) filtration permettant de minimiser les 
artefacts de raies [3]. 
 

 

IV.1.4.3. Filtration adaptative 
 

Certains constructeurs optent pour une filtration adaptative pour réduire les artefacts de 
raies dû à l’insuffisance de photons. Il s’agit d’un lissage du profil d’atténuation au niveau des 
zones de forte densité, ce lissage est réalisé avant la reconstruction (Figure 65).  

 
 

 

Figure 63 : Image CT d’un fantôme d’épaule 
présentant des artefacts de raies causés par 
l’absence de photons [3] . 
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IV.1.5. Sous-échantillonnage 
 

Le nombre de projections utilisé pour la 
reconstruction est un des facteurs déterminants de la 
qualité d’image. On parle de sous-échantillonnage quand 
l’intervalle entre deux projections est trop important, il 
en résulte alors une perte d’information sur les contours 
et sur les petits objets [3, 17]. Sur l’image, le sous-
échantillonnage peut se traduire par l’apparition de fines 
bandes (phénomènes d’aliasing) (Figure 66).  
L’aliasing peut être minimisé en acquérant le plus grand 
nombre possible de projections par rotation.  Sur 
certains scanners, le nombre de projections par rotation 
est lié à la vitesse de rotation du tube. L’aliasing peut 
également être réduit en utilisant des techniques de 
haute résolution comme le foyer flottant qui permet 
d’augmenter l’échantillonnage dans une projection. 
 
 
 

IV.2. Artefacts imputables aux patients 
 

IV.2.1. Implants métalliques 
 

IV.2.1.1. Définition 
 

Les artefacts métalliques sont causés par la présence d’objets très denses (la plupart du 
temps en métal) dans le volume (Figure 67a). Ils apparaissent sur l’image sous la forme 
d’artefacts de raies. La raison principale de ces raies est que les objets métalliques ont une 
atténuation très supérieure à l’atténuation maximale pouvant être imagée par le système. En 
effet, les échelles de valeurs des scanners les plus anciens avaient une valeur d’atténuation aux 
RX maximale égale à 1000 HU, ce qui correspond à la valeur d’un os cortical, c'est-à-dire la 
structure la plus dense du corps humain. La valeur d’atténuation des implants métalliques étant 
supérieure à cette valeur, le système ne pouvait leur assigner une valeur correspondante [18]. 

 

IV.2.1.2. Prévention et correction 
 

Afin d’éviter l’apparition de tels artefacts, il est demandé aux patients de se séparer, avant 
l’examen, de tous leurs objets métalliques (bijoux, montre, ceinture…). Pour compenser la 
présence d’implants métalliques (plomb dentaire, broches, prothèses…), une des solutions 
retenues par les constructeurs a été tout simplement d’augmenter la valeur maximale de 
l’échelle d’atténuation. Actuellement, l’échelle des valeurs d’atténuation aux RX permet 
d’imager des objets ayant une atténuation égale à 4000 HU. Une autre option est l’utilisation 
d’une angulation du tube à RX permettant d’exclure ces inserts métalliques des organes 
proches. Quand il est impossible de scanner une région d’intérêt en excluant les objets 
métalliques, un kilovoltage plus élevé peut être utilisé ou une épaisseur de coupe plus faible 
permet de réduire la contribution due à l’effet de volume partiel. 

Figure 66 : Image CT d’un bloc de 
Téflon placé dans un fantôme d’eau. 
L’aliasing est dû à un sous-
échantillonnage du contour du bloc [3]. 
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Les artefacts de raies dus à la présence d’implants métalliques peuvent être réduits en utilisant 
des logiciels de correction. Les constructeurs utilisent des techniques d’interpolation pour 
remplacer les valeurs n’apparaissant pas dans le profil d’atténuation suite à un dépassement de 
la valeur limite (Figure 67b). Des algorithmes de correction de durcissement de faisceau 
peuvent également être utilisés pour minimiser les artefacts additionnels dus au durcissement 
du faisceau. 

 
 
 
 
 
 
 

Figure 67 : Images CT d’un patient avec un implant 
métallique placé dans la colonne vertébrale, 
reconstruites sans correction (a) et avec réduction 
des artefacts métalliques (b) [3]. 
 
 
 
 

IV.2.2. Mouvement du patient 
 

IV.2.2.1. Définition 
 

Le mouvement (volontaire ou involontaire) du patient peut conduire à des artefacts de raies, 
à du flou ou à des zones d’ombre dans l’image reconstruite (Figure 68). Ces artefacts résultent 
de l’incapacité des algorithmes de reconstruction à résoudre le problème de l’inconstance de 
l’atténuation au cours de l’acquisition. En effet, s’il n’y a pas de mouvement du patient, chaque 
voxel obtenu correspond à une partie du volume exploré à un temps t. En revanche, si le 
volume exploré bouge durant l’acquisition, un voxel ne correspondra plus à une seule partie du 
volume à l’instant t, mais à une moyenne de plusieurs parties du volume [19-24]. La sensibilité 
de l’image au mouvement dépend de l’axe du mouvement. 

 

 
Figure 68 : Images CT de poumons obtenues durant une apnée (a) et durant une respiration libre (b) [1] 

 

IV.2.2.2. Prévention et Correction 
 

Il existe plusieurs techniques permettant de minimiser l’impact du mouvement sur la qualité 
de l’image. Le patient peut être immobilisé ou sédaté, une apnée peut être réalisée par le 
patient. Réaliser l’acquisition le plus rapidement possible afin de s’affranchir au mieux du 
mouvement est une des options. Alfidi et al. [19] ont démontré que pour réduire les artefacts 
cardiaques (issus des contractions cardiaques cf. V.1.2), l’acquisition devait être réalisée en 
moins de 50 ms, ce qui est actuellement impossible puisque les scanners les plus récents on un 



Chapitre IV – Artefacts 

 - 70 - 

temps de rotation du tube égal à 0,33 s soit 330 ms. Une autre approche permettant de 
s’affranchir de l’influence du mouvement sur l’image est le gating, qu’il soit respiratoire [25, 
26], cardiaque [27-31] ou les deux (cf. V.3). Certaines études ont également tenter de réduire 
les artefacts de mouvement en corrigeant les images [25, 32-35] ou en travaillant directement 
dans le sinogramme [22]. 

 

IV.2.3. Projections incomplètes 
 

Si une portion du patient est située en dehors du champ de vue (FOV) du scanner, les 
informations relatives à cette portion et récoltées par le système seront incomplètes et des 

artefacts de raies ou des zones d’ombres peuvent, par 
conséquent, altérer l’image. Par exemple, la figure 69 
montre un patient scanné dont le bras est situé hors du 
champ de vue. Comme la bras est hors du champ de vue, il 
n’est pas présent sur l’image, mais sa présence dans 
certaines projections conduit à une dégradation de la 
qualité de l’image. Pour éviter les artefacts dus aux 
projections incomplètes, il est important de positionner 
correctement le patient, afin qu’aucune partie de son corps 
ne soit en dehors du champ de vue. Certains patients trop 
corpulents ne peuvent être scannés de manière 
convenable. 
 

IV.3. Artefacts liés au système 
 

Si, dans une couronne de détecteurs de scanner de troisième génération, un détecteur n’est 
pas calibré, il va donner une erreur constante à chaque position angulaire du tube (Figure 70). Il 
va en résulter un artefact en anneaux (Figure 71). Un scanner avec des détecteurs solides, où 
tous les détecteurs sont des entités indépendantes les unes des autres, est plus susceptible 
d’être soumis à des artefacts en anneaux qu’un scanner avec des détecteurs à gaz, où les 
détecteurs consistent en une seule chambre remplie de xénon et sous-divisée par des 
électrodes. Les artefacts en anneaux visibles dans l’air ou dans des fantômes peuvent ne pas 
être visibles sur des images cliniques si une large fenêtre est utilisée. Même s’ils sont visibles, ils 
sont rarement confondus avec des détails anatomiques. Néanmoins, ils peuvent affaiblir la 
qualité du diagnostic. Quand le détecteur central est affecté, une tache noire apparaît au milieu 
de l’image. 
 

                                      
Figure 70 : Un artefact en anneaux apparaît lorsque 
l’un des détecteurs de la couronne n’est pas calibré. 

Figure 71 : Image CT d’un fantôme rempli d’eau 
présentant des artefacts en anneaux [3]. 

Figure 69 : Image CT d’un patient dont 
le bras a été placé en dehors du champ 
de vue [1]. 
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IV.4. Les artefacts propres aux scanners hélicoïdaux et volumiques 
 

IV.4.1. Artefacts hélicoïdaux dans le plan axial 
 

Les artefacts présentés précédemment peuvent être rencontrés en mode hélicoïdal, et en 
mode incrémental. Certains artefacts sont néanmoins spécifiques au mode hélicoïdal. Ils sont 

dus à l’interpolation hélicoïdale et au processus de 
reconstruction. Les artefacts apparaissent quand 
l’anatomie varie rapidement dans l’axe z. Plus le pitch est 
important, plus l’image sera dégradée. Par exemple, si 
on scanne un cône orienté dans l’axe z, les images CT 
axiales obtenues devraient être une succession de 
cercles parfaits. Or il apparaît qu’en réalité, on obtient 
des cercles déformés avec des contours flous (Figure 72), 
ce qui peut s’expliquer par l’utilisation de la fonction de 
pondération dans l’algorithme d’interpolation 
hélicoïdale. Pour certaines projections, l’image est 
influencée par des parties plus larges du cône situées 

devant le plan de coupe, pour d’autre, elle est plus influencée par des parties plus fines du cone 
situées derrière le plan de coupe. En clinique, les artefacts hélicoïdaux peuvent facilement être 
interprétés à tort comme des pathologies (Figure 73). 
 

 
Figure 73 : Séries d’images CT d’un examen de foie. La présence d’artefacts hélicoïdaux peut conduire à une 
mauvaise interprétation des images en masquant ou en imitant un détail anatomique important. [4]. 
 

Pour minimiser ces artefacts, il est nécessaire de réduire les effets de la variation selon l’axe z, 
ce qui implique l’utilisation d’un pitch faible, d’une faible épaisseur de coupe et d’un 
interpolation 180° plutôt q’une interpolation 360°. Parfois il est même préférable d’utiliser un 
mode incrémental qu’un mode hélicoïdal pour faire les images (notamment en 
neuroradiologie). 
 
 

Figure 72 : Images CT axiales 
consécutives d’un cone orienté selon 
l’axe z [4] . 
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IV.4.2. Artefacts volumiques 
 

 
Le processus d’interpolation hélicoïdale induit une distorsion des 

images axiales plus complexes avec des scanners multibarrettes 
qu’avec des scanners monobarrettes. Les artefacts en « moulin à 
vent » (Windmill artifacts) sont dus au fait que plusieurs rangées de 
détecteurs coupent le plan de reconstruction durant chaque rotation 
(Figure 74). Plus le pitch va augmenter, plus le nombre de rangées de 
détecteurs coupant le plan va augmenter, et plus le nombre « d’ailes » 
du moulin à vent va augmenter. Des filtres peuvent être utilisés pour 
minimiser ces artefacts [2]. 
 

 
 
 
 

IV.4.3. Effet de cône (cone beam effect) 
 

Comme le nombre de sections acquises pendant une rotation augmente, une collimation 
plus large est requise et le faisceau de RX devient conique (Figure 75). 

 

 
 

La figure 76a montre une vue du faisceau de RX et des détecteurs selon l’axe z. Comme le tube 
et les détecteurs tournent autour du patient, les données collectées par chaque détecteur 
correspondent au volume contenu dans deux cônes, à la place d’un plan idéal. Ceci entraîne des 
artefacts similaires à ceux causés par l’effet de volume partiel. Ces artefacts sont plus prononcés 
pour des détecteurs périphériques que pour des détecteurs plus centraux ou les données 
correspondent plus à un plan (Figure 76b, 76c) [36-39]. 
 

            
Figure 76 : (a) Volume de données collectées par un détecteur périphérique (gauche) et par un détecteur central 
(droite) d’un scanner 16 barrettes. Les images CT collectées avec un détecteur périphérique (a) et avec un détecteur 
central (b) montrent des artefacts de cône autour d’une bille de téflon.[3]. 

a) 

b) c) 

Figure 74 : Image CT 
d’une sphère en 
acrylique présentant des 
artefacts en moulin à 
vent [2]. 

Figure 75 : (a) 
Acquisition 

monobarrettes 
(géométrie en 
éventail). (b) 
acquisition 

multibarrettes 
(géométrie en cône) 

[1]. 
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Plus le nombre de barrettes augmente, plus la base du faisceau conique sera grande et plus les 
effets de faisceau conique se feront ressentir. Des algorithmes de correction de cet effet sont 
mis en place par les constructeurs (Figure 77). 
 

 
Figure 77 : Images CT d’un fantôme obtenues avec un scanner 4 barrettes et une reconstruction standard (a), avec 
un scanner 16 barrettes et une reconstruction standard (b), et avec un scanner 16 barrettes et un algorithme de 
reconstruction tenant compte de l’effet de cône [3]. 
 

IV.4.4. Reconstruction multiplan et tridimensionnelle 
 

IV.4.4.1. Artefacts en escalier 
 

Les artefacts en escalier apparaissent au niveau du contour des structures sur des images 
multiplanaires et/ou 3D, quand l’épaisseur de coupe est trop large ou quand les intervalles de 
reconstruction ne se superposent pas [40, 41]. En mode hélicoïdal, ils sont moins importants car 
il est possible de superposer les coupes sans augmenter la dose reçue par le patient 
(contrairement au mode incrémental) (Figure 78). 

 
 

Figure 78 : Images CT 
sagittales reconstruites à 
partir d’images axiales 
(a) collimation 5mm, 
incrément de 
reconstruction 5 mm 
(b) collimation 5mm 
incrément de 
reconstruction 2,5 mm 
[3]. 
 

 
 

IV.4.4.2. Artefacts zèbres 
 

De faibles bandes peuvent apparaître sur des images multiplanaires ou volumiques 
reconstruites à partir de données hélicoïdales (Figure 79). Ces artefacts sont dus au fait que le 
processus d’interpolation hélicoïdale ne donne pas un niveau de bruit homogène le long de 
l’axe z.  
 

 
 
 
Figure 79 : Image CT, reconstruction MIP (maximum intensity projection) 
obtenue en mode hélicoïdal, montrant des artefacts zèbres [3]. 
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V. Problématique des organes en mouvement 
 

V.1. Mouvement physiologique des organes 
 

Les organes situés dans le thorax et dans l’abdomen sont soumis à un mouvement. Ce 
mouvement est dû à la respiration (dans le cas du foie, des reins, de la rate, du cœur, …) et/ou 
aux contractions cardiaques (cœur, foie…). 

 

V.1.1. Mécanique respiratoire 
 

V.1.1.1. Anatomie 
 

Le diaphragme est une cloison musculo-aponévrotique qui joue un double rôle : il sépare la 
cavité thoracique de la cavité abdominale et il est l’élément essentiel de la dynamique 
respiratoire. C’est un muscle large et mince formé d’une portion verticale, vertébro-lombaire 
(appelée piliers) et d’une portion horizontale, sterno-chondro-costale, globalement composée 
de deux coupoles dont la projection, en expiration forcée, est située au niveau du quatrième 

espace intercostal pour la coupole droite et au 
niveau du cinquième espace intercostal pour la 
coupole gauche. Le diaphragme est un ensemble de 
muscles digastriques dont les tendons 
intermédiaires sont réunis sur un centre tendineux 
unique que l’on appelle le centre phrénique. La 
partie musculaire périphérique prend ses insertions 
sur le squelette de la cage thoracique, en ventral et 
latéral, et sur le rachis lombaire en dorsal. On 
distingue donc à cet ensemble musculaire, situé en 
périphérie, une partie lombale (lombaire), une 
partie costale et une partie sternale. Le contingent 
sterno-costal-crâniocaudal oblique s’insère sur la 
xiphoïde et sur la partie interne des cartilages 
costaux, du septième au douzième. Le contingent 
vertébral vertical s’insère sur les piliers et les arcs 
aponévrotiques. La forme normale du diaphragme 
humain au repos est celle d’un cylindroïde elliptique 
surmonté par un dôme. La portion cylindrique du 
diaphragme s’applique à la partie interne de la cage 
thoracique et constitue la zone d’apposition. Elle 
peut varier dans son extension axiale (hauteur) 
lorsque le diaphragme se raccourcit pendant 
l’inspiration, tandis que le dôme non apposé 
change très peu de forme en raison de la résistance 
des viscères abdominaux et médiastinaux (Figure 

80, Figure 81). Le cœur, le foie, l’estomac, les reins, la rate et tous les autres organes abdomino-
thoraciques se meuvent avec le diaphragme au rythme de la respiration (Figure 82). 
 

Figure 81 : Vues 1 frontale du diaphragme 
(Source www.anatomie-humaine.com) 

Figure 80 : Vues axiale du diaphragme (Source 
www.anatomie-humaine.com) 
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Figure 82 : Principaux organes placés dans les cavités thoracique et abdominale. (Source www.anatomie-

humaine.com) 
 

V.1.1.2. Physiologie 
 

Le cycle respiratoire peut être décomposé en deux phases : la phase d’inspiration 
(phénomène actif) et la phase d’expiration (phénomène passif). Le rythme respiratoire est 
environ de douze cycles par minute soir 0,20 cycle par seconde. 
 

V.1.1.2.1.  Processus d’inspiration 
 

Le mécanisme d'inspiration se décompose en deux phases : la phase abdominale et la phase 
thoracique. La phase abdominale résulte d'un aplatissement des coupoles, et d'un abaissement 
du centre phrénique, les points fixes étant les insertions sur la 10e côte. Elle a pour conséquence 
un appel d'air au niveau des poumons. Le mouvement étant dirigé vers le bas, les viscères 
abdominaux s'en trouvent comprimés. On observe alors un "gonflement du ventre", le muscle 
abdominal transverse jouant un rôle de contre appui. Lors de la phase thoracique, le centre 
phrénique devient le point fixe alors que les fibres continuent de se contracter en entraînant 
une élévation des côtes basses (les côtes basses étant à la base dirigées vers le bas, il suffit alors 
de les horizontaliser : c'est l'action du diaphragme). Cette élévation augmente le diamètre 
transversal et antéro-postérieur de la cage thoracique. 
Lors de l’inspiration, le diaphragme descend donc par rapport à la colonne vertébrale, ce qui 
entraîne une augmentation des dimensions verticales de la cage thoracique. Par exemple, la 
course verticale au cours d’un volume courant de repos est de l’ordre de 1 à 1,7 cm [3]. Le 
diaphragme, en s’abaissant, comprime les viscères abdominaux qui opposent une résistance de 
plus en plus importante. Ils se comportent comme un point d’appui, entraînant un effet levier 
du diaphragme qui mène à une élévation des côtes. 
Lors d’une inspiration dite « normale », le dôme diaphragmatique change peu de forme mais la 
hauteur de la zone d’apposition varie. En effet, au cours d’une inspiration de 1,2 L, cette 
hauteur diminue d’environ 2,2 cm chez un sujet normal tandis que les diamètres transverse et 
antéropostérieur de la cage thoracique augmentent respectivement de 0,3 et 0,5 cm [3].  Le 
mouvement diaphragmatique est complété par l’action des muscles intercostaux qui, lors de 
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leur contraction, génèrent une élévation de la cage thoracique, une poussée du sternum vers 
l’avant et donc une augmentation du diamètre du thorax. 
Lors d’inspirations profondes ou forcées (exercices intenses, pneumopathies obstructives….), 
l’activation des muscles accessoires de la respiration (scalène, sterno-cléido-mastoïdien, petit 
pectoral) augmente encore la capacité du thorax en entraînant un déplacement vertical des 
côtes encore plus important. 
 

V.1.1.2.2. Processus d’expiration 
 

L'expiration quant à elle est normalement passive. Elle repose sur l’élasticité naturelle des 
poumons, sur la contraction musculaire et sur la gravité. Plus les muscles inspiratoires se 
relâchent et tendent à retrouver leur longueur initiale, plus la cage thoracique s’abaisse et les 
plus les poumons se rétractent. L’expiration forcée est un processus actif provoqué par la 
contraction des muscles de la paroi abdominale qui accroît la pression intra-abdominale et qui 
pousse les organes abdominaux contre le diaphragme en abaissant la cage thoracique. 
 

V.1.1.3. Impact sur le mouvement des organes 
 

Tous les organes abdominaux et thoraciques se meuvent en fonction de la respiration 
(Figure 83). Lors d’un examen CT ; le patient est allongé, le mouvement des organes est alors 
différent de celui observé en position debout, ce qui peut s’expliquer par un effet différent de la 
gravité. Il a été prouvé que l’amplitude de déplacement du diaphragme est différente en 
position allongée qu’en position debout lors d’une respiration normale [4]. En effet, en position 
debout, l’amplitude de déplacement du diaphragme postérieur est supérieure à celle du 
diaphragme antérieur [4]. De ce fait, les organes plutôt postérieurs de l’abdomen auront une 
amplitude de déplacement plus importante que les organes ayant une position plus antérieure. 
Certains organes comme le foie ou les reins sont à la fois antérieurs et postérieurs.  

 

 

Figure 83 : Mouvement de organes induit par la respiration [5] 
 

De nombreuses études [2, 6-14] ont tenté d’évaluer et de mesurer l’amplitude du  mouvement 
des organes abdominaux dû à la respiration (Tableau XI). 
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Tableau XI : Amplitude moyenne de déplacement du diaphragme, du foie et des reins dû à la respiration 

(Mouvement dans la direction cranio-caudale) 
 

Au cours de cette thèse, nous nous intéresserons plus particulièrement au mouvement des reins 
(cf VIII.1) (Figure 84, Figure 85). Le mouvement des 
reins est un mouvement complexe. Il ne s’effectue pas 
seulement dans un axe cranio-caudal (correspondant à 
l’axe z du scanner), mais dans les 3 axes de l’espace. 
Néanmoins, le mouvement dans l’axe z est le 
mouvement prédominant. Ainsi il a été montré que 
quand une coupole diaphragmatique bouge de 5 cm, la 
paroi abdominale bouge de 2 cm [15]. Le mouvement 
du rein possède également une composante 
rotationnelle. Le mouvement des reins varie en 
fonction du morphotype du patient (un patient maigre 
et de grande taille présentera un déplacement des 
reins plus important qu’un patient petit et obèse [2]) et 

dépend de la place du rein dans l’abdomen. Le rein droit et le rein gauche n’ont en effet pas un 
mouvement symétrique [2, 6, 9, 10] (Figure 85). 
 

 
 

Figure 85 : Amplitude de déplacement des reins droits et gauches lors d’une respiration normale (a), et lors d’une 
respiration forcée (b) [2] 

a) b) 

Figure 84 : Déplacement du rein pendant 
une respiration normale [2]. 

b) 
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Le mouvement global du cœur est également lié à la respiration (Figure 86). Il a été quantifié 
par WANG et al. [19] sur 10 sujets à l’aide d’une IRM 1,5 Tesla. Cette étude donne des valeurs 
de vitesses des artères RCA et LAD, ainsi que des valeurs de déplacement globales du cœur et 
de sa partie inférieure, l’apex (tableau XII). 

 

 
Tableau XII : Amplitude de déplacement dû à la respiration. (10 sujets, respiration libre) [19]. 

 
 

 
Figure 86: Déplacement de l’apex en respiration libre (a) et en respiration ample (b) [5]. 

 

V.1.2. Mouvement intrinsèque du cœur 
 

V.1.2.1. Le coeur 
 

Le cœur se situe dans le médiastin qui est la partie médiane de la cage thoracique délimitée 
par les deux poumons, le sternum et la colonne vertébrale. Il se trouve un peu à gauche du 
centre du thorax, en arrière du sternum, sur le diaphragme. C'est un organe creux mû par un 
muscle, le myocarde, et enrobé du péricarde (pericardium) ; il est entouré par les poumons. 
Le cœur mesure de 14 à 16 cm et son diamètre de 12 à 14 cm. Son volume vaut environ 50 à 
60 cm³. Un peu moins gros chez la femme que chez l'homme, il mesure en moyenne chez celui 
ci 105 mm de largeur, 98 mm de hauteur, 205 mm de circonférence. Le cœur d'un adulte pèse 
de 300 à 350 grammes. Ces dimensions sont souvent augmentées dans les affections 
cardiaques. Il consiste en quatre chambres, appelées cavités cardiaques : les oreillettes en haut, 
et les ventricules en bas (Figure 87). Chaque jour, le cœur pompe l'équivalent de 8 000 litres de 
sang pour un équivalent de 100 000 battements cardiaques. Un mur musculaire épais, le 
septum, sépare le ventricule gauche du ventricule droit, évitant le passage de sang entre les 
deux moitiés du cœur. Des valves entre les oreillettes et les ventricules assurent le passage 
unidirectionnel coordonné du sang depuis les oreillettes vers les ventricules. L'organe central de 
la circulation sanguine est, en réalité, composé de deux cœurs accolés l'un à l'autre, mais 
cependant totalement distincts l'un de l'autre : un cœur droit dit veineux (ou segment capacitif), 

a) b) 
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et un cœur gauche dit artériel (ou segment résistif). Les ventricules cardiaques ont pour 
fonction de pomper le sang vers le corps ou vers les poumons. Leurs parois sont plus épaisses 
que celles des oreillettes, et la contraction des ventricules est plus importante pour la 

distribution du sang. Du sang appauvri en 
oxygène par son passage dans le corps entre 
dans l'oreillette droite par trois veines : la veine 
cave supérieure, la veine cave inférieure et le 
sinus coronaire. Le sang passe ensuite vers le 
ventricule droit. Celui-ci le pompe vers les 
poumons par l'artère pulmonaire. Après avoir 
perdu son dioxyde de carbone dans les 
poumons et s'y être pourvu d'oxygène, le sang 
passe par les veines pulmonaires vers l'oreillette 
gauche. De là, le sang oxygéné entre dans le 
ventricule gauche. Celui-ci est la chambre 
pompante principale, ayant pour but d'envoyer 
le sang par l'aorte vers toutes les parties du 
corps sauf les poumons. Le ventricule gauche 
est bien plus massif que le droit parce qu'il doit 

exercer une force considérable pour propulser 
le sang à traverser tout le corps contre la 
pression corporelle, tandis que le ventricule 
droit ne dessert que les poumons. Bien que les 
ventricules se trouvent en bas des oreillettes, 
les deux vaisseaux par lesquels le sang quitte le 
cœur (l'artère pulmonaire et l'aorte) se trouvent 

en haut du cœur. La paroi du cœur est composée de trois couches distinctes. La première est 
l'épicarde qui se compose d'une couche de cellules épithéliales et de tissu conjonctif. La 
deuxième est l'épais myocarde ou muscle cardiaque. À l'intérieur se trouve l'endocarde, une 
couche additionnelle de cellules épithéliales et de tissu conjonctif. Le cœur a besoin d'une 
quantité importante de sang, offerte par les artères coronaires (dont la circulation est dite 
diastolique) gauche et droite, issues de l'aorte. 

 

V.1.2.2. Contractions cardiaques 
 

La fréquence cardiaque au repos est de 60 à 80 battements par minute, pour un débit de 4,5 
à 5 litres de sang par minute. Au total, le cœur peut battre plus de 2 milliards de fois en une vie. 
Chacun de ses battements entraîne une séquence d'événements collectivement appelés la 
révolution cardiaque. Celle-ci consiste en trois étapes majeures : la systole auriculaire, la systole 
ventriculaire et la diastole. 
Au cours de la systole auriculaire, les oreillettes se contractent et éjectent du sang vers les 
ventricules (remplissage actif). Une fois le sang expulsé des oreillettes, les valves auriculo-
ventriculaires entre les oreillettes et les ventricules se ferment. Ceci évite un reflux du sang vers 
les oreillettes. La fermeture de ces valves produit le son familier du battement du cœur. La 
systole ventriculaire implique la contraction des ventricules, expulsant le sang vers le système 

Figure 87: Schéma du cœur. 1. Oreillette droite, 2. 
Oreillette gauche, 3. Veine cave supérieure, 4. 
Aorte, 5. Artère pulmonaire, 6. Veine pulmonaire, 7. 
Valve mitrale (auriculo-ventriculaire), 8. Valve 
aortique, 9. Ventricule gauche, 10. Ventricule droit, 
11. Veine cave inférieure, 12. Valve tricuspide 
(auriculo-ventriculaire), 13. Valve sigmoïde 
(pulmonaire). (fr.wikipedia.org) 
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circulatoire. Une fois le sang expulsé, les deux valves sigmoïdes - la valve pulmonaire à droite et 
la valve aortique à gauche - se ferment. Ainsi, le sang ne reflue pas vers les ventricules. La 
fermeture des valvules sigmoïdes produit un deuxième bruit cardiaque plus aigu que le premier. 
Pendant cette systole, les oreillettes, maintenant relâchées, se remplissent de sang. Enfin, la 
diastole est la relaxation de toutes les parties du cœur, permettant le remplissage (passif) des 
ventricules, par les oreillettes droites et gauches et depuis les veines caves et pulmonaires. Le 
cœur passe 1/3 du temps en systole et 2/3 en diastole.  
Ces contractions incessantes font que le cœur n’est jamais immobile. Ce mouvement perpétuel 
a une répercussion directe sur le mouvement des organes voisins tels que le foie. En effet le 
lobe gauche du foie, qui est voisin du cœur, à un mouvement qui va dépendre du mouvement 
du ventricule gauche. Ce ventricule gauche, le plus massif des deux, vient écraser le lobe gauche 
et influencer sa course. Le lobe droit, plus éloigné du cœur présente une course nettement 
moins influencée par les contractions cardiaques. Il en résulte un mouvement du foie 
asymétrique dépendant de la respiration et des contractions cardiaques. 
 

V.1.2.3. Mouvement du cœur 
 

Les amplitudes de déplacement trouvées peuvent aller de 15 à 50 mm selon l’emplacement 
des coronaires qui sont observées [16]. L’amplitude est logiquement plus importante pour les 
artères positionnées sur le ventricule gauche, avec une variabilité physiologique. Depuis de 
nombreuses années, les études quantifiant ces mouvements ont été effectuées sur  plusieurs 
systèmes d’imagerie : Electron Beam CT (EBCT) [14], IRM [15], Multi-slice CT (MSCT) [16]. La 
calcification des artères coronaires est la principale cause des accidents cardiovasculaires. Il est 
donc important des détecter ces vaisseaux afin de prévenir au mieux ce risque. Les artères 
coronaires sont les vaisseaux qui alimentent en sang le muscle cardiaque. Situés sur le cœur, 
elles sont soumises à son mouvement. C’est pourquoi de nombreuses études se sont attachées 
à quantifier leur mouvement [14-18]. Par exemple, les artères coronaires donc le mouvement a 
été quantifié par Vembar et al. [17] sont les suivantes : 

• Artère coronaire gauche (LM : Left Main) 

• Artère inter ventriculaire antérieure (IVA) (LAD : Left Anterior Descending) 

• Artère circonflexe (LCX : Left Circumflex)  

• Artère coronaire droite (RCA : Right Coronary Artery) 
Cette étude repose sur un modèle introduit par l’American Heart Asssociation (Figure 88) 
 

 
Figure 88 : Artères coronaires et leurs principaux 
segments : Artère coronaire droite (RCA) (segments 1-
4), artère coronaire gauche (LM) (5), artère 
circonflexe (LCX : Left circumflex) (11,13), artère 
inter ventriculaire antérieure (LAD) (6-8) 
Points de repères potentiellement utilisables : ostium 
RCA (A), bifurcation AM le long de la RCA (B), ostium 
LM (C), bifurcation de la LM en la LDA et LCX (D), 
première jonction diagonale le long de la LAD (E), 
deuxième jonction diagonale le long de la LAD (F), 
bifurcation de l’OM le long de LCX (G) [17] 
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La plupart des études quantifie le mouvement des artères coronaires dans le plan axial [13-14]. 
Une seule équipe a tenté de quantifier le mouvement de manière tridimensionnelle [16]. Dans 
une étude réalisée en IRM, Hofman et al. [18] présente une vitesse maximale moyenne de 176 
mm.s-1± 49 (Tableau XIII). 
 
 

 
 

Tableau XIII : Tableaux récapitulatifs des amplitudes et des vitesses de déplacement du cœur du au seul mouvement cardiaque 
 

A l’aide d’un EBCT, Achenbach et al. [19] montrent que la vitesse des artères coronaires dans le 
plan varie considérablement durant le cycle cardiaque. Les pics sont causés par la systole et la 
diastole ventriculaire. Hofman et al. [15] montrent que l’amplitude maximale obtenue, 25 mm, 
est celle de l’artère coronaire droite (RCA). Mao et al. et Lu et al. [20-22] ont fait le même 
constat avec des déplacements de la RCA compris entre 30 et 51 mm. 
 

V.2. Influence sur la qualité de l’image 
 

L’influence du mouvement sur la qualité de l’image a été décrite précédemment (cf. IV.2.2). 
Le mouvement (d’origine volontaire ou involontaire) du patient peut conduire à des artefacts de 
raies, à du flou ou à des zones d’ombre dans l’image reconstruite. Cette dégradation de la 
qualité de l’image peut masquer certains détails anatomiques et conduire à un mauvais 
diagnostic. 
 

V.3. Techniques minimisant le mouvement lors d’une acquisition CT 
 

V.3.1. Mouvement respiratoire 
 

Afin de minimiser, voire de supprimer, l’influence du mouvement respiratoire du patient sur 
la qualité de l’image, plusieurs options sont envisageables.  
L’une des solutions consiste à demander au patient de réaliser une apnée pendant l’acquisition. 
Pour certains patients, cela ne pose pas de problème mais pour d’autres (personnes âgées, 

enfants, patients dyspnéiques, patients en 
souffrance…), l’apnée peut s’avérer 
impossible. Un problème inhérent à 
l’apnée est le fait que, même si le patient 
croit réaliser une apnée parfaite, il existe 
un mouvement résiduel des organes [1, 
23, 24] (Figure 89). Ces dérives sont moins 
importantes lorsque l’apnée est faite en 
expiration (Figure 90). L’origine la plus 

probable de cette dérive est la fatigue 
musculaire. En effet, l’inspiration est un 
phénomène actif qui nécessite une 
contraction musculaire (diaphragme, 

Figure 89 : Exemple de mouvement de la poitrine pendant 
une apnée. Malgré l’absence de respiration, la poitrine 
n’est pas parfaitement immobile durant l’apnée [1]. 
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muscles intercostaux). Lors d’une apnée, les muscles doivent rester contractés, et, après un 
temps variable en fonction des patients, un relâchement conduit à une expiration et donc à un 
changement de la position des organes. Certains examens nécessitent la réalisation de plusieurs 
acquisitions (zone à explorer importante, différentes phases d’injections), plusieurs apnées 
consécutives doivent alors être réalisées. Or une apnée n’est jamais totalement reproductible 
(Figure 90), ce qui peut entraîner un biais au niveau de l’information extraite des images. 
 

 
Figure 90 : Diagramme représentant 5 apnées successives d’un même patient en expiration (a) et en inspiration (b). 
Les lignes verticales marque la fin de chaque apnée [5]. 
 

La gestion du mouvement respiratoire peut également être effectuée via une synchronisation, 
la mesure du signal se faisant alors pour la même position respiratoire pour chaque cycle. Il 
existe deux types de synchronisation : le gating et le triggering. Le gating consiste à acquérir les 
données de manière continue et à reconstruire les images seulement pendant les périodes du 
cycle respiratoire souhaitées. Le triggering consiste à déclencher l’acquisition des données 
seulement durant les périodes du cycle respiratoire souhaitées. 
 

V.3.2. Mouvement cardiaque 
 

Afin de minimiser l’influence du mouvement des contractions cardiaques sur l’image, un 
dispositif d’électrocardiogramme (ECG) est couplé au scanner. Ce dispositif permet d’enregistrer 
l’activité électrique du cœur à partir de l’activité électrique surfacique mesurée par des 
électrodes placées sur le corps du patient. L’activité électrique et l’activité musculaire sont 
supposées être en parfaite adéquation. Pour la synchronisation cardiaque, le rythme cardiaque 
est supposé périodique. Le principe de la synchronisation repose sur la sélection de données 
dans une fenêtre d’acquisition du cycle cardiaque ou le mouvement est supposé nul ou le plus 
faible possible. Comme pour la synchronisation respiratoire, il existe deux types de 
synchronisation cardiaque : le gating et le triggering. Le gating consiste à acquérir les données 
de manière continue et à reconstruire les images seulement pendant les périodes du cycle 
cardiaque souhaitées. Le triggering consiste à déclencher l’acquisition des données seulement 
durant les périodes du cycle cardiaque souhaitées. 
Afin de réaliser un examen dans les conditions idéales (fréquence cardiaque faible, rythme 
régulier), il est possible d’utiliser des β-bloquants qui permettent de réguler le rythme 
cardiaque. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

a) b) 
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VI. Étude de l’influence du mouvement sur la qualité de l’image 
 

VI.1. Plate-forme dynamique  
 

La partie VI.1 est le résultat d’un travail effectué en collaboration avec Rui Matias GUERRA, PhD et Mesdemoiselles 
Céline LORENTZ (étudiante en M1 GEII), Marina ISSAITCHIKOVA et Estelle MORIN (étudiantes troisième année 
ESSTIN). 

 

Ces résultats ont donné lieu à une communication orale 
Grosjean R., Guerra RM., Odille F., Sauer B., Pasquier C., Felblinger J.  
Dynamic Platform for the evaluation of the blurring involved by the respiration in Computed Tomography (CT).  
Journées de la Société Française de Physique Médicale (SFPM), Lyon, France. 
7-9 Juin 2006 
 

à un article de conférence 
Grosjean R, Guerra RM, Lorentz C, Pasquier C., Vuissoz PA., Claudon M., Felblinger J. 
Dynamic platform for moving organ imaging.  
Progress in Biomedical Optics and Imaging - Proceedings of SPIE 2006; 6142 II, 61423C:1137-1147. 
 

et à deux présentations affichées 

Grosjean R, Guerra RM, Lorentz C, Pasquier C., Vuissoz PA., Claudon M., Felblinger J. 
Dynamic platform for moving organ imaging.  
SPIE Medical Imaging. 
11-16 février 2006, San Diego, California, USA. 
 

Grosjean R, Guerra RM, Lorentz C, Pasquier C., Vuissoz PA., Claudon M., Felblinger J. 
Dynamic platform for moving organ imaging. 
Interreg IIIc eBird - Recherche sans frontières - In-vivo Imaging. 
5-6 Juillet 2006; Liège, Belgique 
 

Comme nous l’avons vu dans la partie II.9, la scanographie est une technique irradiante 
basée sur l’utilisation des Rayons X (cf. I.1). Il est donc impossible d’étudier l’influence du 
mouvement des organes sur la qualité de l’image en plaçant des patients dans la machine 
puisque l’exposition non justifiée du patient au rayonnement est interdite. Des fantômes 
doivent donc être utilisés pour quantifier la qualité des images. Les propriétés physiques des 
fantômes (absorption et diffusion des rayons X) doivent être les plus proches possibles de celles 
des tissus biologiques. Les fantômes disponibles dans le commerce ne permettent pas la mise 
en mouvement de ce fantôme durant l’acquisition. Certaines études ont réalisé des fantômes 
mobiles, notamment afin d’étudier le mouvement cardiaque. Dans cette partie, nous 
aborderons les différentes phases ayant conduit à la réalisation de la plate-forme de 
mouvement : état de l’art, analyse du besoin, conception, réalisation, validation. 
 

VI.1.1. État de l’art 
 

Pour s’approcher au mieux de la réalité physiologique, certaines études ont développé 
des fantômes cardiaques dynamiques. La majorité des fantômes existants est utilisée en 
médecine nucléaire où l’influence des mouvements est encore plus importante qu’en 
tomodensitométrie (temps d’examen plus long) [1-7]. La présence d’éléments métalliques sur la 
plupart d’entre eux fait qu’aucun n’est adapté pour une étude en scanographie. En effet, le 
métal possède un coefficient d’absorption aux rayons X très important et génère de ce fait des 
artefacts sur l’image (cf. IV.2.1). Certains fantômes cardiaques dynamiques, utilisés dans des 
études de validation en scanographie, ne simulent pas les mouvements cardiaques à 
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proprement parler mais les variations volumiques d’un ou de deux ventricules [7, 8] (Figure 91). 
Le problème qui se pose alors est que la variation volumique du ventricule durant le cycle 
cardiaque est approximative, il n’y a pas de contrôle du mouvement. De plus, ce type de 
fantômes ne peut pas simuler les mouvements respiratoires. Tous les fantômes dynamiques 
rencontrés, simulant les mouvements cardiaque et/ou respiratoires en les décomposant en 
translations et/ou rotations ne permettent pas de déplacer des masses importantes et par là 
même, des fantômes CT standard [9-14](Figure 92). 
 

                 
 

Figure 91: Fantôme cardiaque dynamique 
utilisée dans l’étude de Nguyen et al. [7] 

Figure 92: Fantôme cardiaque dynamique utilisée 
dans l’étude McCollough et al. [14] 

 

Lorsque nos travaux ont démarré, il n’existait donc, à notre connaissance, aucun fantôme 
dynamique permettant de simuler les mouvements respiratoires et/ou cardiaques 
suffisamment robuste pour déplacer des fantômes CT standards utilisés en statique. 
 

VI.1.2. Analyse du besoin 
 

Le projet de la plate-forme dynamique a été initié dans le cadre de la thèse de Rui Matias 
GUERRA intitulée : « Intégration des mouvements physiologiques en tomodensitométrie: 
estimation, reproduction et influence en imagerie cardiaque » [15]. La plate-forme devait 
permettre de simuler le mouvement des artères coronaires, qui est la résultante de la 
combinaison du mouvement intrinsèque du cœur et du mouvement respiratoire (cf. V.1). La 
plate-forme devait donc idéalement simuler ces mouvements qui possèdent des 
caractéristiques différentes. En effet, alors que le mouvement respiratoire a des vitesses et des 
accélérations modérées, le mouvement cardiaque présente des vitesses et des accélérations 
importantes. Pour un segment d’artère coronaire donné, le mouvement global résultant peut 
être en première approximation décomposé en une combinaison de rotations et de translations 
(Figure 93a). Dans un premier temps, seuls les mouvements de translation et de rotation selon 
l’axe z ont été retenus puisque, la principale composante du mouvement de respiration est dans 
cet axe. 

 
Figure 93 : Décomposition 
du mouvement à 
reproduire. (a) Rotations 
et translations permettant 
de décomposer au mieux le 
déplacement du cœur. (b) 
Mouvements minimaux à 
recréer. 

a) b) 
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Pour pouvoir être utilisée en scanographie, une telle plate-forme doit répondre à quelques 
contraintes : moteurs capables de reproduire les mouvements demandés, mise en place d’un 
système de guidage performant et de systèmes de mesures internes et/ou externes afin de 
maîtriser et de connaître parfaitement le mouvement, absence de parties métalliques dans la 
zone d’acquisition, faible atténuation aux RX, possibilités de mouvoir des fantômes de poids 
relativement important (40kg maximum ; au départ une étude réalisée en collaboration avec le 
service de médecine nucléaire utilisant un fantôme de ce poids était aussi concernée par 
l’utilisation de cette plate-forme), possibilité d’intégrer d’autres mouvements dans le futur, 
interface utilisateur et mise en oeuvre simples. 

 

VI.1.3. Conception & réalisation 
 

La plate-forme de mouvement peut se décomposer en deux parties : la partie mécanique 
et la partie logicielle. 

 

VI.1.3.1. Partie mécanique 
 

VI.1.3.1.1. Description générale 
 

Devant les contraintes temporelles rencontrées (durée du stage ingénieur ESSTIN et DEA, 
attentes de livraisons, nécessité de faire des mesures afin de présenter des résultats 
expérimentaux dans le cadre du DEA Bioingénierie-Biomatériaux) et la volonté de valider le plus 
rapidement possible le système mécanique et le moteur utilisé, il a été convenu, au début du 
stage, que dans un premier temps, seule la translation serait réalisée (Figure 94a). La rotation 
devant être mise en place plus tard (Figure 94b). 
 

                                    
Figure 94 : Dessin préliminaire. (a) ) plate-forme avec une translation (z). 

(b) plate-forme avec une translation (z) et une rotation en z.. 
 

Une fois les plans réalisés, une recherche de fournisseurs pour 
l’ensemble des pièces a été effectuée. Des devis ont été demandées et 
des commandes ont été lancées. Comme prévu lors de l’élaboration 
des plans de la plate-forme, certaines pièces ont du être réalisées sur 
mesure par mes soins en collaboration avec les techniciens du 
département technique de l’ESSTIN (Y. LEJAS et P. LEGOFF) (Figure 95). 
Parallèlement, des solutions de sécurité ont été envisagées afin 
d’assurer une protection maximale de l’utilisateur et du matériel. 
Après une étude du matériel existant, les éléments choisis (détecteurs 
inductifs, interrupteurs de sécurité, bouton d’arrêt d’urgence…) l’ont 
été suivant trois critères : prix, encombrement et facilité de montage.  
La plate-forme est composée de deux panneaux de particules 

a) b) 

Figure 95 : État 
d’avancement du montage 
de la plate-forme 
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agglomérées. Le panneau inférieur, statique, sert de support au système de translation qui est 
réalisé grâce à un moteur Brushless (Transtechnik JVL MAC 140) couplé à un réducteur 
(Ridutorri MP-TR). A l’aide d’un accouplement (Oldham BGC 25), ce dernier met en rotation une 
vis mère qui entraîne la translation du deuxième panneau. La stabilité de la translation est 
assurée par quatre liaisons glissières. La sécurité de l’utilisateur et la protection du matériel 
environnant sont assurées par la présence de deux interrupteurs de sécurité (Siemens 
3SE22001E), trois détecteurs inductifs de position (Infra ISS34-2) et un boîtier d’arrêt d’urgence 
(Schlegel IRFG) (Figure 96). 
 

 

 
Figure 96 : Les différents éléments composant la plate-forme dynamique, vue de dessus et vu de coté. 

 

La plate-forme permet une translation 
maximale de 16 cm en z avec des vitesses 
pouvant atteindre 50 mm.s-1, ce qui permet de 
simuler le mouvement en z de quasiment 
toutes les coronaires. Un boîtier électrique, 
réalisé par nos soins, assure un apport en 
électricité aux moteurs et aux détecteurs 
inductifs. Il permet également de relier la 
plate-forme à l’ordinateur de commande 
(Figure 97).  

Figure 97 : Boîtier d’alimentation et de commande 
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VI.1.3.1.2. Description des différents éléments 
 

La plate-forme devant être utilisée dans un scanner, il existe certaines contraintes relatives 
aux matériaux utilisés et, au fur et à mesure de l’avancement du montage, des validations sont 
réalisées. Elles ont permis de justifier le choix des panneaux de particules agglomérées labellisés 
hydrofuges qui ont une valeur d’atténuation aux RX plus faible que le plexiglas que nous 
voulions utiliser au départ (Figure 98). Le faible nombre de Hounsfield de ces plaques nous 
permet d’utiliser un fantôme anthropomorphique sans nous soucier de l’absorption générale du 
système. Cela nous permet de régler le problème de l’homogénéité de l’absorption autour du 
fantôme. 

 

 
 

Figure 98 : Acquisitions 
équivalentes avec fenêtrages 
différents (fenêtrage 
standard C40W400 à 
gauche,  fenêtrage C-
341W400 permettant de 
visualiser les plaques à 
droite). On a bien un nombre 
de Hounsfield de - 453,9 
pour le bois contre un HU de 
110,4 pour le plexiglas.( 
HUair = -1000, HUos =1000) 

 
 
 
 
 

Ces manipulations ont également permis de valider l’absence d’artefacts dus à la présence de 
métal dans la zone d’intérêt. (cf. Figure 99) 
 

 
 
 
 

Figure 99 : Dans le cadre rouge, zone d’acquisition dans laquelle est 
placé le fantôme anthropomorphique. On voit bien que les artefacts dus 
au métal ne s’y propagent pas. Les flèches rouges indiquent les artefacts 
métalliques. 

 
 
 
 

 

Le moteur utilisé pour mettre en mouvement la plate-forme est un servomoteur Brushless dont 
la vitesse peut varier de 0 à 4000 tour/min. Il possède un codeur incrémental intégré 
permettant d’avoir un retour d’information sur la position (et donc la vitesse) et par conséquent 
une connaissance totale du déplacement de la plate-forme. Au codeur intégré dans le moteur 
sont ajoutés trois détecteurs inductifs permettant également un retour d’informations sur la 
position de la plate-forme. Les trois détecteurs sont de type PNP NF. Ils sont utilisés pour mettre 
la plate-forme en position initiale avant l’envoi des consignes de mouvement. Ils ont également 
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un rôle de sécurité. En effet, deux d’entre eux (le reverse et le forward) représentent les limites 
de  position qui ne peuvent être franchies au risque de faire sortir les glissières de leur rail. Le 
troisième (home) permet de placer la plate-forme en position initiale (c'est-à-dire au milieu des 
rails), afin que toutes les consignes de types périodiques puissent être exécutées dans les 
meilleures conditions (Figure 100).  
 

 
Figure 100 : Schéma des capteurs lorsque la plate-forme est en position initiale. La partie métallique à détecter par 
les capteurs est large de quelques centimètres. Pour cette raison, le capteur central (home) n’est pas situé au milieu 
du rail. Le système est conçu pour que la plate-forme soit en position initiale lorsque l’arrête droite de la partie 
métallique coulissante est détectée par le capteur central. Lors de la mise en position initiale de la plate-forme, le 
programme recherche d’abord le capteur reverse puis le capteur forward et enfin le capteur home, ce qui permet 
d’arriver par la gauche du capteur. 
 

En cas de panne informatique, deux interrupteurs de sécurité sont installés à chaque extrémité 
de la plate-forme. S’ils sont déclenchés par contact mécanique avec le chariot, le moteur 
s’arrête. Un boîtier d’arrêt d’urgence a également été installé sur la plate-forme. 
 

VI.1.3.2. Logiciel et interfaces utilisateurs 
 

La commande du moteur est contrôlée par ordinateur via une carte motion controller PCI 
7344 (National Instrument, Tx, USA). Cette carte est spécialement conçue pour commander, en 
mode position ou vitesse, un servomoteur. Elle permet de contrôler jusqu’à quatre moteurs 
indépendamment les uns des autres (4 axes), en envoyant des tensions de ± 10V sur des sorties 
analogiques prévues à cette effet. Elle est conçue à partir d’une architecture biprocesseur 
utilisant un Motorola MV68331 real time 32-bit CPU et un Analog Devices ADSP-2185 Digital 
Signal Processor (DSP). Elle possède une mémoire interne (RAM et ROM) permettant une 
programmation directe sur la carte (onboard programs). Notre moteur a été configuré en mode 
Analog Velocity with deadband, ce qui nous permet d’éviter de subir les petites variations dues 
aux perturbations. Une interface de contrôle et de commande a été réalisée (par Mlle Celine 
Lorentz) afin de permettre à l’utilisateur d’avoir une parfaite maîtrise des éléments de la plate-
forme. L’environnement de programmation Labview (National Instrument, Tx, USA) a été choisi 
pour réaliser la partie logicielle de notre plate-forme. Les fonctions incluses dans la bibliothèque 
flexmotion nous ont permis de configurer la carte et de contrôler les différents éléments du 
système (moteur, codeur, détecteurs). Le lien entre la partie logicielle et la partie mécanique se 
fait par l’intermédiaire du bornier UMI-7764 placé dans le boîtier électrique (Figure 97). En 
effet, la sortie Motion I/O de la carte est reliée à ce bornier. La consigne est envoyée au moteur 
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sous la forme d’un signal analogique. Les signaux de retour, nécessaires à la boucle fermée et 
les signaux des trois capteurs sont également envoyés à la carte via la bornier (Figure 101). 
 

 
Figure 101 : Organisation de la commande 

 

Le programme s’exécute de manière séquentielle. En effet, certaines étapes ne peuvent être 
validées avant les autres (par exemple, les consignes ne peuvent pas être envoyées avant 
d’avoir vérifié qu’elles ne risquent pas d’endommager le système). Une étape ne peut 
également pas être validée si les données entrées par l’utilisateur sont erronées. En cas 
d’erreur, un message s’affiche à l’écran, indiquant la nature du problème et comment y 
remédier. 
L’interface est extrêmement simple d’emploi, il suffit de valider les étapes les unes après les 
autres au fur et à mesure de l’exécution du programme. L’interface utilisateur apparaissant au 
lancement du programme permet de configurer les caractéristiques des éléments de la plate-
forme (impulsions par millimètre, codeur, réducteurs, vis à bille) et de régler les paramètres Kp, 
Kd et Ki du régulateur PID (Figure 102). Le programme permet deux types de déplacement : des 
déplacements physiologiques (commande en position) et des déplacements linéaires à vitesse 
constante (commande en vitesse). En choisissant un de ces deux modes, l’interface principale 
laisse place à une interface spécifique au type de mouvement choisi (Figure 103 & 104). 
Dans l’interface d’accueil (Figure 102), la sélection de Linear motion with constant speed permet 
de passer à l’interface de mouvement linéaire (Figure 103). Cette interface permet de réaliser 
les différentes étapes nécessaires à la mise en marche du moteur. L’amplitude, le détecteur de 
départ et la vitesse doivent être spécifiés. Une fois placée en position initiale, le mouvement 
souhaité est effectué. L’évolution de la position de la plate-forme et la vitesse peuvent être 
visualisées en temps réel (Figure 103).  
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Figure 102 : Interface d’accueil du programme de contrôle du moteur. Elle permet de définir les caractéristiques 
des éléments de la plate-forme (rouge), de choisir le type de mouvement à effectuer (orange) et de choisir les 
coefficients du PID (vert). 

 

 
Figure 103 : Interface apparaissant après le choix de commande du moteur en mouvement linéaire. (a) étapes 
successives à valider. (b) visualisation de la commande effectuée. (c) état des différents composant de la plate-forme. 
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L’interface dite de mouvement physiologique (Figure 102) est également programmée de 
manière séquentielle (5 étapes).  

- La première étape est le choix des paramètres de configuration tels que la vitesse 
maximale ou la vitesse de mise en position initiale (des paramètres par défaut étant déjà 
implantés).  

- L’étape suivante consiste à choisir le type de données à envoyer au moteur. Deux choix 
sont possibles : un mouvement sinusoïdal défini par sa fréquence et son amplitude ou un 
mouvement défini à parti d’un fichier texte.  

- Le rapatriement des consignes contenues dans les fichiers textes se déroule alors de la 
manière suivante. Le programme Labview récupère les informations contenues dans la 
fichier texte, et les traite pour les rendre exploitables par la carte. Cette phase nécessite 
d’intégrer les caractéristiques de différents éléments de la plate-forme (codeur, 
réducteur, vis à bille). 

- Le programme s’assure qu’aucune consigne ne risque d’amener la plate-forme à sortir 
de ses rails et que la fréquence de la sinusoïde (le cas échéant) n’entraîne pas une 
vitesse trop élevée du moteur. 

- La carte est initialisée, puis la plate-forme est placée en position initiale. Le moteur peut 
alors être lancé. 

Quelque soit le type de mouvements effectué, à chaque période d’échantillonnage, les valeurs 
de position et de vitesse réelles, obtenues grâce au codeur incrémental, sont sauvegardées dans 
des tableaux. A la fin du mouvement, des fichiers textes de sauvegarde (position et vitesse) sont 
créés. 

 
Figure 104 : Interface de mouvement physiologique. (a) succession d’étapes à effectuer, (b) fenêtre permettant la 

visualisation en temps réel de la commande. 
 

a) 

b) 
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VI.1.4. Validation et caractérisation 
 

La capacité de la plate-forme à réaliser des mouvements le plus fidèlement possible (réponse 
rapide, précise et stable) a été quantifiée et optimisée. L’optimisation de ces paramètres 
permet de réduire au maximum l’erreur entre les positions réelles et les positions théoriques. 
 

VI.1.4.1. Réglage des paramètres PID 
 

Après avoir exposé les démarches entreprises afin de s’assurer du respect de la période 
d’échantillonnage, penchons nous maintenant sur la réponse du système à une consigne 
donnée. 
Les systèmes asservis (Figure 105a) peuvent présenter certaines caractéristiques telles une 
précision insuffisante, une stabilité trop relative (voire une instabilité), un temps de réaction 
trop lent ou un dépassement trop important. Il est donc nécessaire d’intégrer un correcteur 
(Figure 105b), dont l’objectif est de réaliser le meilleur compromis entre la précision, la stabilité 
et la rapidité de réponse du système. 

 
 

 
 
 
 

Figure 105 : Schéma bloc d’un système 
asservi sans correcteur (a) et avec 
correcteur (b) 
 
 
 
 

La carte NI motion controller contenant un algorithme de correction PID (Proportionnel, 
Intégrateur, Dérivateur), les paramètres de ce dernier ont donc pu être configurés afin d’assurer 
la réponse la plus fiable possible de notre plate-forme. 
Pour rappel, un correcteur PID est un ensemble de trois correcteurs : le correcteur 
proportionnel (gain Kp) qui sert à augmenter la rapidité du système, le correcteur intégrateur 
(constante de temps Ti) qui sert à augmenter la précision du système et le correcteur dérivateur 
(constante de temps Td) qui sert à améliorer la stabilité du système. L’intérêt de ce type de 
correcteur est de réunir les avantages des trois correcteurs qui le composent. Parmi les 
différentes structures des correcteurs PID, notre carte utilise une structure dite mixte (Figure 
106) 

 
 
Figure 106 : Schéma bloc du correcteur PID mixte 
utilisé, et équation du correcteur dans le domaine 
de Laplace. 

 
 

Il s’agit donc de déterminer les paramètres Kc, Td et Ti afin d’obtenir le meilleur compromis 
entre la rapidité, la stabilité et la précision du système. Pour cela, deux approches générales 
peuvent être appréhendées. La première est basée sur la connaissance d’un modèle du sytème 
sous forme d’une fonction de transfert. Cette méthode n’est pas envisageable dans notre cas 
car la fonction de transfert de la plate-forme est inconnue. La seconde approche est une 

a) 

b) 



Chapitre VI – Étude de l’influence du mouvement sur la qualité de l’image 

 - 100 - 

approche empirique. Les paramètres de régulateur seront calculés à partir des essais 
expérimentaux sur le système. L’intérêt majeur de cette méthode est sa simplicité. Elle est 
largement utilisée dans le domaine industriel et est, dans la plupart des cas, suffisante. 
Pour la détermination des paramètres de notre correcteur, le choix de la méthode empirique de 
Ziegler et Nichols en boucle fermée a été fait. Cette méthode consiste à déterminer le gain 
limite Kosc et la période d’oscillation correspondante Tosc de manière expérimentale. Les trois 
paramètres sont tout d’abord mis à zéro. Le gain du correcteur proportionnel pur Kp est alors 
progressivement augmenté jusqu’à la juste oscillation (oscillation ni atténuée, ni divergente). Le 
gain limite Kosc (= Kp) et la période Tosc sont alors relevés. Les paramètres Kc, Td et Ti  peuvent 
alors être déterminés grâce au tableau XIV. 
Les coefficients obtenus par l’expérience sont Kc = 26, Kd = 1230 et Ki  = 0. La réponse indicielle 
de la plate-forme pour ces paramètres PID a été évaluée et jugée comme satisfaisante malgré la 
présence d’un dépassement (Figure 107). L’évolution des paramètres du correcteur PID a 
également été étudiée en fonction du poids déplacé par la plate-forme. Pour chaque charge 
testée, un échelon a été appliqué en entrée du système. Les paramètres PID ont été modifiés en 
fonction de la réponse obtenue. Il en résulte que quelque soit le poids de l’objet déplacé par la 
plate-forme, les paramètres du correcteur sont sensiblement les mêmes (Tableau XV). Le 
paramètre Kp varie entre 26 et 28, Kd est toujours constant et égal à 1530, Ki varie de 0 à 2. Le 
poids du fantôme n’influe donc pas de manière significative sur les paramètres du correcteur 
PID. 
 

 
Figure 107 : Réponse en basse fréquence après 
configuration du PID 
 

Tableau XV : Valeurs des paramètres du correcteur 
PID en fonction du poids du fantôme transporté. 

Tableau XIV : Détermination des paramètres du 
correcteur PID à partir de la méthode de Ziegler et 
Nichols 
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VI.1.4.2. Caractéristiques limites de la plate-forme 
 

Afin de déterminer les mouvements réalisables par la plate-forme, différents tests ont été 
effectués afin de connaître l’amplitude et la fréquence maximale d’un mouvement sinusoïdal 
ainsi que la vitesse maximale d’un mouvement linéaire pouvant être réalisé par la plate-forme. 

 

VI.1.4.3.1. Mouvement sinusoïdal 
 

Différents mouvements sinusoïdaux ont été produits avec des fréquences (0,1 à 4Hz) et des 
amplitudes (2,5 à 70 mm) variables. Une première série de mouvements a été réalisée avec un 
fantôme de 1,5 kg afin d’éliminer tous les couples (amplitude, fréquence) ne donnant pas de 
réponse correcte. La réponse de la plate-forme à un tel mouvement peut être analysée de 
manière visuelle grâce à l’interface utilisateur. On s’aperçoit que pour une amplitude donnée, il 
existe une fréquence de coupure à partir de laquelle le système ne reproduit plus le mouvement 
demandé (Figure 108). 

 

 
Figure 108 : (a) Simulation d’un mouvement sinusoïdal d’amplitude égale à 50 mm et de fréquence 0,1 Hz. (b) 
Simulation d’un mouvement sinusoïdal d’amplitude égale à 50 mm et de fréquence 0,25 Hz.. Les courbes rouges 
correspondent au mouvement théorique, et les courbes blanches correspondent au mouvement réel. 
 

Les fichiers textes de sortie nous ont permis de comparer les positions réelles et les positions 
théoriques. Pour chaque simulation (c'est-à-dire pour un poids donné, pour chaque couple 
(amplitude, fréquence) testé), la moyenne des écarts absolus entre les deux courbes a été 
calculée. Une erreur maximale d’acceptation a été fixée en fonction de la résolution spatiale 
longitudinale disponible actuellement sur la plupart des scanners. Le mouvement réalisé par la 
plate-forme devait donc avoir une erreur de déplacement moyenne inférieure à 0,5 mm ou à 
0,75 mm ou à 1 mm ou à 1,5 mm selon l’épaisseur de coupe désirée. 
Il en résulte, que, pour une amplitude donnée, le poids n’a pas d’influence sur les limites en 
fréquence (Tableau XVI).  
 

a) 

b) 
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Tableaux XVI   Valeurs de la fréquence de coupure (en Hz) avec la plate-forme sans fantôme (0 kg) (a) et avec le 
fantôme le plus lourd (36 kg) (b). Les différents seuils (en mm) correspondent aux épaisseurs de coupe disponibles. 
 

VI.1.4.3.2. Mouvement linéaire 
 

La réponse du système à une consigne de vitesse linéaire (5 à 25 mm.s-1) pour différentes 
charges a également été caractérisée. Les critères d’acceptation de l’erreur sont les mêmes que 
ceux présentés dans la partie (VI.1.4.3.1), ils sont directement liés au choix de l’épaisseur de 
coupe. Le Tableau XVII montre l’erreur moyenne entre le mouvement théorique et le 
mouvement réel pour les différentes vitesses testées, pour la charge minimum et pour la charge 
maximum testées. 
 

            
Tableau XVII : Erreur moyenne en fonction de la vitesse sans fantôme et avec un fantôme de 36kg. 

 

Il résulte de ces tests que le poids n’influence pas la vitesse de la plate-forme. Le critère 
d’acceptation le plus drastique (0,5 mm) est toujours validé, quelque soit la vitesse et le poids 
testés. La plate-forme permet donc de simuler tout type de mouvement linéaire sans avoir à ce 
soucier de la fidélité de la réponse. 
Il faut néanmoins souligner que lors de sollicitations importantes et répétées, le plate-forme 
fatigue et reproduit de manière moins précise le mouvement désiré. En augmentant le poids 
transporté par la plate-forme, on constate une augmentation du phénomène de vibrations 
pouvant engendrer du jeu au niveau du système de fixation de la plate-forme, voire d’éventuels 
artefacts de mouvement non désirés et non maîtrisés sur l’image. 
 

VI.1.5. Types de mouvements pouvant être réalisés. 
 

Comme nous l’avons vu précédemment, la plate-forme peut donc réaliser des mouvements 
linéaires, et des mouvements sinusoïdaux. Elle peut également simuler des mouvements 
physiologiques selon l’axe z (Figure 109). Pour simuler des mouvements respiratoires, les 
fichiers textes d’entrée sont crées à partir des données obtenues en IRM par Pasquier et al. [16, 
17]. Pour simuler des mouvements cardiaques, les fichiers textes d’entrée sont crées à partir 
des données obtenues en Échographie Doppler par Guerra et al. [15, 18]. 

a) b) 
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Figure 109 : Exemple de 
mouvement physiologique réalisé 
par notre plate-forme (ici, 
mouvement de l’artère coronaire 
droite RCA). Les courbes rouges 
correspondent au mouvement 
théorique et les courbes blanches 
correspondent au mouvement réel. 
En haut, évolution de la position, et 
en bas, évolution de la vitesse en 
fonction du temps 

 
VI.1.6. Conclusion 

 

La plate-forme créée permet de répondre aux besoins énoncés au début du projet. Elle 
permet, avec un temps de réponse excellent, de simuler toutes sortes de mouvement dans l’axe 
z avec une précision acceptable en fonction des paramètres de l’acquisition. Elle permet de 
transporter des fantômes de poids variables avec une précision constante. Elle offre très peu 
d’atténuation aux Rayons X au niveau du champ d’acquisition, ce qui permet d’utiliser des 
fantômes anthropomorphiques sans se soucier de l’atténuation environnante. Elle est 
facilement transportable d’un site à l’autre. Son interface utilisateur est intuitive et facile 
d’accès. Elle est « multimodalités » puisqu’elle peut également être utilisé en TEP (Tomographie 
par Emission de Positons). La conception mécanique et logicielle permet d’ajouter facilement 
d’autre mouvement (une rotation en z a été rajoutée, cf VI.2.3).  
Loin de se limiter aux mouvements cardiovasculaires, elle permet également de simuler les 
mouvements d’autres organes étant soumis au mouvement respiratoire (foie, reins…). Le 
mouvement des reins sera celui qui nous intéressera le plus au cours de cette thèse (cf. VIII.5). 
La figure 110 permet de comprendre la disposition de la plate-forme de mouvement durant une 
acquisition et donne un bref récapitulatif des signaux échangés entre l’ordinateur de contrôle et 
la plate-forme. 

 
Figure 110 : L’ordinateur permettant de contrôler la plate-forme est placé dans la salle où sont situées les consoles 
des manipulateurs. Le signal b est l’entrée des consignes données au moteur, le signal c est le retour du codeur 
permettant de connaître la vitesse et la position réelles de la plate-forme. Les signaux a et d, prévus au départ n’ont 
jamais été utilisés puisque pas accessibles. 
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VI.2. Étude de l’influence du mouvement sur la qualité des images axiales. 
 

Les résultats de la partie VI.2.1  ont donné lieu à un article de conférence 
Grosjean R, Guerra RM, Lorentz C, Pasquier C., Vuissoz PA., Claudon M., Felblinger J. 
Dynamic platform for moving organ imaging.  
Progress in Biomedical Optics and Imaging - Proceedings of SPIE 2006; 6142 II, 61423C:1137-1147. 
 

et à une présentation affichée 
Grosjean R, Guerra RM, Lorentz C, Pasquier C., Vuissoz PA., Claudon M., Felblinger J. 
Dynamic platform for moving organ imaging.  
SPIE Medical Imaging. 11-16 février 2006, San Diego, California, USA. 
 

VI.2.1. Influence du mouvement de translation en z sur la qualité des images 
axiales (scanner 4 barrettes) 

 

VI.2.1.1. Introduction 
 

Cette étude a pour but de valider l’utilisation de la plate-forme durant une acquisition et 
d’évaluer l’influence du mouvement sur la dégradation globale de l’image. Cette étude 
préliminaire est le point de départ de toutes celles que nous avons menées par la suite. 
 

VI.2.1.2. Matériel et méthodes 
 

VI.2.1.2.1. Fantôme 
 

Lors de cette étude, un fantôme de marque QRM (QRM GmbH, Möhrendorf, Deutschland) a 
été utilisé. Ce fantôme est divisé en deux parties : le fantôme anthropomorphique (ou fantôme 
corps) et l’insert de calibration. Le fantôme anthropomorphique comprend principalement deux 
zones simulant les poumons, et une zone simulant la colonne vertébrale (Figure 111). Pour 
respecter les caractéristiques de densités et d’atténuation, les matériaux utilisés pour ce 
fantôme reproduisent les tissus du thorax. A la position théorique du cœur est présent un 
cylindre creux dans lequel un insert de calibration peut être positionné (Figure 111). 
 

       
Figure 111 : A gauche, schéma du fantôme anthropomorphique avec l’insert de calibration. A droite, schéma de 
l’insert de calibration (les calcifications ont été numérotées afin de faciliter la compréhension des résultats). 
(Images commerciales QRM) 
 

L’insert de calibration contient neuf calcifications cylindriques ayant des tailles et des densités 
d’hydroxyapatite (HA) différentes ainsi que deux cylindres de tailles plus importantes (Figure 
111). L’insert de calibration contient donc 3 séries de 3 calcifications espacées de 120°. Chaque 
série a une densité en hydroxyapatite (HA) différente (200, 400 et 800 mg·cm-3) et contient trois 
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cylindres différents ayant un diamètre (d en mm) et une longueur (L en mm) spécifique 
(d1=L1=5, d2=L2=3, d3=L3=1) (Tableau XVIII). 
 

 
 
Tableau XVIII : Propriétés des calcifications cylindriques 
contenues dans l’insert de calibration 

 
 

 
 

 

VI.2.1.2.2. Plate-forme  
 

Le fantôme QRM a été placé sur la plate-forme de 
mouvement décrite dans la partie VI.1 (Figure 112). 
Afin d’obtenir une image de référence, la première 
acquisition a été réalisée sans mouvement. Trois 
acquisitions ont ensuite été réalisées avec trois vitesses 
différentes (5, 10 et 20 mm.s-1). Ces trois vitesses 
correspondent aux vitesses de déplacement des 
organes durant une apnée non maintenue [16, 17]. 
 

VI.2.1.2.3. Acquisitions 
 

Les acquisitions ont été réalisées sur un scanner 4 
barrettes Volume Zoom Siemens (Siemens Medical 
Solutions, Erlangen, Deutschland) avec les paramètres 
suivants : durée de rotation du tube 0,5s, épaisseur de 

coupe 1,25 mm, intervalle de reconstruction 0,75 mm, filtre de reconstruction B30f. Pour 
chaque vitesse (0, 5, 10 et 20 mm.s-1), 15 acquisitions ont été réalisées, chacune avec un couple 
(kV, mAs) différent (Tableau XIX).  

 

 
Tableau XIX : Acquisitions réalisées. Pour chaque vitesse (0, 5, 10 et 20 mm.s-1), 15 acquisitions ont été réalisées, 
chacune avec un couple (kV, mAs) différent 
 

VI.2.1.2.4. Analyse des images 
 

Les images CT axiales ont été analysées à l’aide du logiciel MatlabTM (Mathworks, Ma, USA). 
Les méthodes basées sur l’étude des niveaux de gris sont les plus couramment utilisées en 
imagerie médicale. Le principe de ces méthodes est de minimiser une mesure de similarité 
entre les images, basée sur l’intensité des pixels. Les trois méthodes de comparaison d’images 
utilisées lors de cette étude sont l’information mutuelle, le calcul du coefficient de corrélation et 
de l’écart type. L’image de référence pour la comparaison d’images est l’image correspondant à 
une vitesse de déplacement du fantôme nulle. Les images à comparer sont celles acquises à des 

Figure 112 : L’ensemble plate-
forme+fantôme QRM placé sur la table 
d’examen du scanner 4 barrettes Volume 
Zoom Siemens (Siemens Medical Solutions, 
Erlangen, Deutschland) 
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vitesses de déplacements du fantôme égales à 5, 10, 20 mm.s-1. L’épaisseur de coupe étant de 
1,25mm et la longueur des plus petits cylindres d’hydroxyapatite de 1 mm, il n’existe qu’une 
image par série où les plus petits cylindres apparaissent. Pour chaque série, c’est cette image 
qui permettra la comparaison. 
- Information mutuelle 
Pour calculer l’information mutuelle, on définit l’histogramme conjoint de deux images I et J, 
HISTij, qui recense les pixels qui sont d’intensité i dans l’image I et d’intensité j dans l’image J. Si 
les deux images sont identiques, cet histogramme est une droite, la bissectrice des axes i et j. A 
partir de cet histogramme, on déduit la probabilité pij de trouver un pixel d’intensité i dans I et 
d’intensité j dans J, ainsi que les probabilités marginales pi et pj. L’information mutuelle se 
définit alors par : 

,
log ij

iji j
i j

p
MI p

p p
=

×∑  (33) 

L’information mutuelle permet de mesurer la dépendance entre deux images [19]. Elle est 
d’autant plus élevée que les deux images comparées sont similaires, le maximum étant atteint 
lorsque les deux images sont identiques. 
 

- Coefficient de corrélation 
Le coefficient de corrélation est utilisé pour mesurer le degré de liaison entre deux 

variables, ici il s’agit de l’intensité des images. Il est compris entre -1 et 1. Plus les images 
comparées seront proches l’une de l’autre, plus le coefficient de corrélation sera proche de 1. 
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- Écart type 
L'écart type (ou déviation standard) est un critère de dispersion. Il mesure l'écart à la 

moyenne observée (et non à la moyenne théorique) et correspond à la moyenne quadratique 
des écarts entre les valeurs observées et la moyenne de ces valeurs observées. Il est noté σ. 
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Où xi sont les valeurs du critère, ni les effectifs, et la moyenne. Pour deux images identiques, 
l’écart type est égal à zéro. Il est d’autant plus élevé que les deux images sont indépendantes. 
Pour chaque méthode de comparaison, les 15 résultats nous ont servi à calculer la valeur 
moyenne du critère pour chaque vitesse. 
 

VI.2.1.3. Résultats 
 

Visuellement, l’influence du mouvement sur la qualité de l’image est indiscutable (Figure 
113). L’apparition de flou, de bandes sombres et de raies dégrade la qualité de l’image. La 
calcification de 1 mm de diamètre, et de densité 800 mgHA/cm3, disparaît à partir de 20 mm.s-1 
(Figure 111d). La calcification de 1 mm de diamètre, et de densité 200 mgHA/cm3, disparaît à 
partir de 5 mm.s-1. On observe également une déformation des calcifications. 
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Figure 113 : Images CT axiales de l’insert de calibration QRM. Zoom sur 
les calcifications de densités égales à 800 mgHA/cm3. 
(140kV, 200 mAs) 
(a) Image obtenue sans mouvement 
(b) image obtenue avec un mouvement de translation à 5 mm.s-1. 
(c) image obtenue avec un mouvement de translation à 10 mm.s-1. 
(d) image obtenue avec un mouvement de translation à 20 mm.s-1. 

 
 

 
Les méthodes de comparaison d’images utilisées prouvent que la qualité de l’image est 
dépendante de la vitesse appliquée au fantôme. Plus la vitesse augmente, plus les artefacts de 
mouvement sont importants sur les images CT axiales. La présence d’un mouvement pendant 
l’acquisition conduit à des images différentes de celles obtenues sans mouvement. Toutes les 
méthodes de comparaison d’images utilisées montrent que la différence entre ces images est 
d’autant plus importante que la vitesse de translation appliquée est élevée (Figure 114). 
 

 
 

VI.2.1.4. Discussion 
 

Cette première étude a permis la validation de notre plate-forme durant une acquisition (en 
terme de synchronisation, d’absorption…). Les images obtenues montrent bien l’influence du 
mouvement sur la qualité de l’image. Les critères de comparaison d’images utilisés ici 
(information mutuelle, écart type, cœfficient de corrélation) sont des critères tenant compte de 
la qualité globale de l’image. Ils prouvent qu’une dégradation de la qualité de l’image a lieu 
quand la vitesse de translation augmente mais ne permettent pas de caractériser les différents 
types d’artefacts. Ils seront donc abandonnés dans la suite des études au bénéfice de critères 
permettant davantage d’identifier les types d’artefacts rencontrés. Cette étude peut être 
qualifiée de préliminaire car elle a permis de valider le système et de se rendre compte de la 
modification des images engendrée par un mouvement de translation en z. Il est également 
important de noter que ces acquisitions ont été réalisées sur un scanner 4 barrettes, ce qui peut 
apparaître comme une technologie relativement obsolète à l’heure actuelle, mais qui était, au 
moment de l’étude, une technologie assez répandue. Des résultats obtenus avec un scanner 4 
barrettes ne sont plus vraiment transposables à la problématique clinique actuelle. 

Figure 114 : Courbes présentant l’influence 
du mouvement sur l’information mutuelle (a), 
le coefficient de corrélation (b) et l’écart type 
(c). Chaque point caractéristique de la 
courbe correspond à la valeur moyenne des 
15 valeurs calculées pour le critère en 
question. 
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VI.2.2. Influence du mouvement de translation en z sur la qualité des images axiales 
(scanner 64 barrettes) 

 

Les résultats de la partie VI.2.2  ont donné lieu à une communication orale 
Grosjean R., Guerra RM, Sauer B., Blum A., Hubert J., Felblinger J 
Influence of a longitudinal motion on image quality with a 64-channel CT scanner 
29th International Conference of the IEEE Engineering in Medicine and Biology Society, Lyon, France.  
23-26 Août 2007 
 

et à un article de conférence 
Grosjean R., Guerra RM, Sauer B., Blum A., Hubert J., Felblinger J 
Influence of a longitudinal motion on image quality with a 64-channel CT scanner 
Conf Proc IEEE Engineering in Medicine and Biology Society. 2007;1:2924-7. 
 

VI.2.2.1. Introduction 
 

On a vu que des mouvements physiologiques volontaires 
ou involontaires, périodiques ou apériodiques peuvent avoir 
lieu durant une acquisition scanographique. Ces mouvements 
conduisent à des artefacts qui peuvent sérieusement dégrader 
la qualité de l’image CT [14, 20-23]. Avant de pouvoir 
optimiser les paramètres CT et/ou de tenter de corriger les 
artefacts, il est nécessaire de bien les comprendre et d’étudier 
leur apparition et leur influence sur la qualité de l’image. Dans 
cette étude, trois vitesses différentes, simulant une apnée 
non maintenue, ont été appliquées à notre plate-forme afin 
d’étudier l’influence d’un mouvement dans l’axe z sur la 
résolution spatiale axiale, c'est-à-dire dans le plan (x,y), et 
sur les valeurs d’atténuation aux rayons X des structures 
mesurées (en HU) [24].  
 

VI.2.2.2. Matériel et méthodes 
 

VI.2.2.2.1. Fantôme 
 

Lors de cette étude, un fantôme de marque QRM (QRM GmbH, Möhrendorf, Deutschland) a été 
utilisé. Ce fantôme est le même que celui décrit dans la partie VI.2.1.2.1 (Figure 111). 
 

VI.2.2.2.2. Plate-forme et mouvement 
 

Le fantôme QRM a été placé sur la plate-forme de mouvement décrite dans la partie VI.1 
(Figure 115). Afin d’obtenir une image de référence la première acquisition a été réalisé sans 
mouvement. Trois acquisitions ont ensuite été réalisées avec trois vitesses différentes (5, 10 et 
20 mm.s-1). Ces trois vitesses correspondent à des vitesses de déplacement des organes durant 
une apnée non maintenue [16, 17]. 

 

VI.2.2.2.3. Acquisitions 
 

Les acquisitions ont été réalisées sur un scanner multibarrettes Toshiba Aquilion 64 CFX 
(Toshiba Medical, Tokyo, Japon) avec les paramètres suivants : 120kV, 400mA, durée de 

Figure 115 : L’ensemble plate-
forme+fantôme QRM placé sur la 
table d’examen du scanner 
multibarrettes Toshiba Aquilion 64 
CFX (Toshiba Medical, Tokyo, Japon) 
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rotation du tube 0,35s, collimation 0,5 mm, intervalle de reconstruction 0,3 mm, filtre de 
reconstruction FC 12, pitch 0,828, taille de pixel 0,781x0,781. Ces paramètres correspondent à 
un protocole d’acquisition standard de la région abdominale (Figure 115). 

 

VI.2.2.2.4. Analyse d’images 
 

Les images CT axiales ont été analysées à l’aide du logiciel MatlabTM (Mathworks, Ma, 
USA).Trois méthodes différentes d’analyse ont été utilisées afin d’étudier la résolution spatiale 
des images CT axiales. Tout d’abord, l’aire de chaque calcification a été mesurée, ensuite l’index 
de circularité de chaque calcification a été calculé et finalement, un profil d’intensité  a été tracé 
à mi hauteur de chaque calcification selon l’axe x.  
Le calcul de l’aire de chaque calcification a pu être mis en œuvre après avoir appliqué une 
segmentation aux images CT (seuil 100HU). L’indice de circularité des calcifications a été obtenu 
à l’aide de la formule : 

réelle
c

mesurée

A
F

A
=  (36) 

Où Fc est l’indice de circularité, Aréelle l’aire réelle d’une calcification et Amesurée l’aire calculée à 
partir des images. L’indice de circularité sera égal à 1 si la calcification est un cercle parfait sur 
l’image. Plus la calcification sera déformée plus l’indice de circularité sera différent de 1. 
 

VI.2.2.3. Résultats 
 

VI.2.2.3.1. Profil d’intensité 
 

Sans mouvement, pour toutes les densités 
d’hydroxyapatite testées (800 mgHA/cm2, 400 
mgHA/cm2 and 200 mgHA/cm2), les calcifications de 
diamètre 1, 3 et 5 mm sont toutes détectées (Figure 
116 & 117). La calcification de 1mm de diamètre 
ayant une densité de 200 mgHA/cm2 est la seule à ne 
jamais être détectée (Figure 116) 
Quand un mouvement linéaire est appliqué au 
fantôme, quelque soit la vitesse testée (5, 10 ou 20 
mm.s-1), les calcifications de diamètre 3 et 5 mm sont 
toujours détectées indépendamment de leur densité 
en hydroxyapatite. On peut néanmoins remarquer 
que plus la vitesse appliquée au fantôme est 
importante, plus les valeurs d’atténuation aux RX des 
calcifications sont faibles. Les valeurs d’atténuation 
aux RX mesurées en statique (0mm.s-1) peuvent être 
jusqu’à 2 à 3 fois plus importantes que celles 
mesurées quand la vitesse la plus grande (20 mm.s-1) 
est appliquée au fantôme. 
Pour la densité de 800 mgHA/cm2, la calcification de 
1 mm de diamètre n’est plus détectable à partir de 20 
mm.s-1 (Figure 117b). Pour la densité de 400 

Figure 116 : Influence de la vitesse de 
déplacement selon l’axe z sur le profil de 
ligne dessiné à mi hauteur de chaque 
calcification selon l’axe x. Ici les 
calcifications ont une densité de 
200mgHA/cm2. 
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mgHA/cm2, la calcification de 1 mm de diamètre n’est plus détectable à partir de 5 mm.s-1 
(Figure 117a). Pour la densité de 200 mgHA/cm2, la calcification de 1 mm de diamètre n’est 
jamais détectable. 

               
Figure 117 : Influence de la vitesse de déplacement selon l’axe z sur le profil de ligne dessiné à mi hauteur de 
chaque calcification selon l’axe x. Ici les calcifications ont une densité de 400 mgHA/cm2 (a) et de 800 mgHA/cm2 
(b) 
 

VI.2.2.3.2. Aire 

       
Figure 118 : Influence de la vitesse de déplacement selon l’axe z sur la mesure de l’aire des calcifications de 
diamètre 1 mm (a), 3 mm (b) et 5 mm (c). 

a) b) 

a) b) c) 
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Pour les calcifications de 1 mm de diamètre (Figure 118a), l’aire ne peut pas être calculée 
pour la densité de 200 mgHA/cm2. Pour la densité de 400 mgHA/cm2, l’aire ne peut plus être 
calculée à partir d’une vitesse de déplacement linéaire en z égale à 5 mm.s-1. Pour la densité de 
800 mgHA/cm2, l’aire ne peut plus être calculée à partir de 20 mm.s-1. Ceci s’explique par le fait 
que les calcifications ne sont alors plus détectables sur les images CT axiales. Pour les 
calcification de 1 mm de diamètre ayant une densité égale à 800 mgHA/cm2, plus la vitesse 
appliquée au fantôme QRM est importante, plus l’aire calculée est faible (Figure 118a). 
Pour les calcifications de 3 mm de diamètre (Figure 118b), toutes les aires peuvent être 
calculées. Pour une densité d’hydroxyapatite donnée, plus la vitesse de déplacement du 
fantôme augmente, plus l’aire de la calcification diminue. 
Pour les calcifications de 5 mm de diamètre, toutes les aires peuvent être calculées. La variation 
due à l’augmentation de la vitesse n’est pas significative (Figure 118c). 
 

VI.2.2.3.3. Indice de circularité 
 

Même sans mouvement, les calcifications n’apparaissent pas parfaitement circulaires 
puisque aucun indice de circularité n’est égal à 1. Néanmoins, cet indice est dépendant du 
mouvement puisqu’il varie quand la vitesse de déplacement du fantôme augmente (Tableau 
XX). Pour les calcifications de 5 mm de diamètre, l’évolution de l’indice n’est pas linéaire mais 
on peut remarquer que la différence entre l’indice de circularité calculé sans mouvement et 
celui calculé avec la vitesse maximale est toujours la plus grande. Par exemple, 
Fc(C4,V0)<Fc(C4,V3). Pour les calcifications de 3 mm de diamètre, plus la vitesse est élevée, plus 
l’indice de circularité est grand. Par exemple , Fc(C5,V0)< Fc(C5,V1)< Fc(C5,V2)< Fc(C5,V3). Pour 
les calcifications de 1 mm de diamètre, seulement 4 indices de circularité ont pu être calculés. 
Pour la densité de 800 mgHA/cm2, l’indice de circularité augmente quand la vitesse augmente. 
 

 
Tableau XX : Indices de circularité calculés pour chaque calcification et pour chaque vitesse. 

 

VI.2.2.4. Discussion et conclusion 
 

Comme décrit par Tublin et al. [25] et par Shin et al. [26], les plus petites calcifications avec 
les plus faibles contrastes (c'est-à-dire ici, les calcifications de 1 mm de diamètre avec une 
densité de 200 mgHA/cm2) ne sont jamais détectées, même lorsque aucun mouvement n’est 
appliqué au fantôme. Les calcifications de 1 mm de diamètre avec des valeurs de densités plus 
importantes (400 et 800 mgHA/cm2) sont, elles, toujours détectables sans mouvement. Quand 
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un mouvement dans l’axe z intervient, la calcification de 1 mm de diamètre disparaît à partir de 
5 mm.s-1 pour la densité de 400 mgHA/cm2  et à partir de 20 mm.s-1 pour la densité de 800 
mgHA/cm2. Les calcifications de 3 et 5 mm de diamètre sont toujours détectables même pour la 
valeur de vitesse maximale testée. La taille et la densité des objets étudiés jouent donc un rôle 
primordial dans la détermination de l’influence du mouvement sur la qualité de l’image. 
Pour les calcifications de 1 et 3 mm de diamètre, l’aire mesurée augmente quand la vitesse 
augmente. Cela n’est pas le cas pour les calcifications de 5 mm de diamètre, où l’aire mesurée 
ne varie pas de manière significative quand la vitesse augmente. Les petites structures, ayant un 
diamètre inférieur à 3 mm, sont donc plus sensibles au mouvement que les plus grosses 
structures. L’influence du mouvement n’est donc pas le même suivant la taille de la structure 
observée. En effet, les objets de petites tailles sont davantage sensibles au moyennage 
volumique et à l’effet de volume partiel. 
L’influence du mouvement sur les calcifications les plus petites peut également être montrée en 
utilisant l’indice de circularité, qui est ici utilisé comme un critère de déformation. En effet, 
comme l’indice de circularité varie quand la vitesse augmente, il prouve que la déformation des 
calcifications n’est pas toujours la même. Le fait que l’indice de circularité ne soit jamais égal à 
1, même quand aucun mouvement n’est appliqué au fantôme, prouve que les objets sont 
toujours déformés quand ils apparaissent sur une image CT (effet de cône). Cette déformation, 
d’autant plus importante quand la vitesse augmente, a également été montrée par Chen et al. 
[20] (moyennage volumique partiel). Plus les calcifications sont petites, plus la vitesse a une 
influence importante sur la déformation (effet de volume partiel et moyennage volumique 
partiel). Par exemple, Fc(C6,V2)=7x Fc(C6,V0) and Fc(C1,V2)= Fc(C1,V0). De plus le contraste des 
calcifications varie avec la vitesse. En effet, pour toutes calcifications et pour tous les diamètres 
testés, les valeurs d’atténuation aux RX diminuent quand la vitesse de déplacement du fantôme 
augmente. 
La déformation, la détectabilité et le contraste des calcifications sont donc dépendants de la 
taille, de la densité et du mouvement appliqué. On peut donc dire que l’influence du 
mouvement sur la qualité de l’image dépend de l’objet étudié et ne peut être prédit. Même 
avec les dernières générations de scanners, le mouvement en z n’est pas un problème résolu et 
entraîne une dégradation de la qualité de l’image qui peut conduire à un diagnostic faussé. 
 

VI.2.3. Influence du mouvement de translation en z couplé à une rotation en z 
sur la qualité des images axiales 

 

Les résultats de la partie VI.2.3 ont donné lieu à un article de conférence 
Grosjean R, Benhadid A., Blum A., Hubert J., Felblinger J. 
Influence of motion on image quality with a 64-channel CT scanner. 
Progress in Biomedical Optics and Imaging - Proceedings of SPIE 2008; 6913;1 
 

et à une présentation affichée 
Grosjean R, Benhadid A., Blum A., Hubert J., Felblinger J. 
Influence of motion on image quality with a 64-channel CT scanner. 
SPIE Medical Imaging. 16- 21 février 2008, San Diego, California, USA. 
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VI.2.3.1. Introduction 
 

Parmi les mouvements involontaires du patient qui peuvent avoir lieu durant l’acquisition CT, 
les mouvements respiratoires et les mouvements cardiaques sont ceux qui dégradent le plus la 
qualité de l’image [14, 20, 22, 27]. En effet, comme nous l’avons vu dans la partie V.1, les 
organes situés dans l’abdomen tels que les reins, le foie, la rate bougent de manière significative 
pendant la respiration [28, 29]. De plus, les contractions cardiaques induisent un mouvement du 
cœur mais également des organes voisins tel que le foie. 
Les mouvements des organes peuvent être vus comme une combinaison de plusieurs 
translations (avec la translation en z étant celle qui a la plus grande amplitude) et de rotation 
(avec la rotation d’axe z étant celle ayant la plus grande incidence sur la qualité de l’image). Afin 
de réduire les artefacts engendrés par ces mouvements, de nombreuses techniques peuvent 
être mises en place (gating respiratoire, cardiaque…). Elles permettent de compenser les limites 
techniques des scanners actuels. En effet, malgré les nombreuses améliorations apparues dans 
la dernière décennie (mode spiralé [30], scanner multicoupes [31], augmentation de la vitesse 
de rotation…), la qualité des images CT est toujours dégradée par les mouvements 
physiologiques. Par exemple, pour un diagnostic optimal des artères coronaires, une résolution 
temporelle inférieure à 50 ms devrait être utilisée [22]. Une telle résolution est actuellement 
impossible à obtenir en clinique. En effet, pour reconstruire une image, les projections d’au 
moins la moitié du temps de rotation du tube sont nécessaires [31]. Avec les scanners actuels, le 
temps de rotation le plus faible disponible est de 330 ms [32], donc au moins 165 ms sont 
nécessaires pour avoir la moitié des projections. Une autre solution développée par les 
constructeurs est l’augmentation du nombre de barrettes [32-34].  
Avant d’essayer d’optimiser les paramètres CT et d’essayer de corriger les effets du mouvement 
sur la qualité de l’image, il est important de comprendre comment ces artefacts apparaissent, 
d’étudier leur apparition, leur influence sur la qualité de l’image et les effets des algorithmes de 
reconstruction.  
Cette étude a pour but d’étudier l’influence des artefacts de mouvement sur la qualité de 
l’image à l’aide d’un scanner 64 barrettes qui est actuellement le type de scanner le plus 
performant en routine clinique. Les mouvements simulés lors de cette étude sont plus fidèles à 
la réalité physiologique que ceux réalisés dans les études précédentes. 
 

VI.2.3.2. Matériel et méthodes 
 

VI.2.3.2.1. Fantôme 
 

Lors de cette étude, un fantôme de marque QRM (QRM GmbH, Möhrendorf, Deutschland) a 
été utilisé. Ce fantôme est le même que celui décrit dans la partie VI.2.1.2.1 (Figure 109). Ici, 
seul l’insert de calibration est placé sur la plate-forme. 
 

VI.2.3.2.2. Plate-forme 
 

Dans le cadre de cette étude, un système permettant une rotation en z a été ajouté à la 
plate-forme existante (cf. VI.I). L’ajout de ce degré de liberté permet de simuler de manière plus 
réaliste les mouvements physiologiques. La rotation dans l’axe z est réalisée par un moteur 
Brushless (Transtechnik JVL MAC 140), identique à celui utilisé pour la translation, couplé à un 
réducteur (Ridutorri MP-TR). A l’aide d’un accouplement (NBK MPB-2C), le couple moteur-



Chapitre VI – Étude de l’influence du mouvement sur la qualité de l’image 

 - 114 - 

réducteur entraîne le fantôme en rotation (Figure 116). Là encore, le codeur intégré au moteur 
permet de connaître la position réelle du fantôme. Trois détecteurs inductifs de position (Infra 
ISS34-2) permettent d’initialiser la position du fantôme et de stopper sa course (Figure 119). Les 
éléments de fixation ont été réalisés sur mesure d’après plan par monsieur Pierre-Louis 
Marange du laboratoire de RMN de l’université de Nancy. 

 

Figure 119 : Système mécanique permettant une rotation du fantôme dans l’axe z et placé sur la plateau mobile de la 
plate-forme. 
 

La commande du système se fait de manière identique à celle de la translation. L’utilisation de 
fichier texte d’entrée permet de réaliser des mouvements de rotation sinusoïdaux, de rotation 
linéaires ou d’utiliser des données permettant de réaliser des mouvements physiologiques [15-
18]. A chaque période d’échantillonnage, les valeurs réelles de position angulaires et de vitesse 
de rotation, obtenues grâce au codeur incrémental, sont sauvegardées dans des tableaux. A la 
fin du mouvement, des fichiers textes de sauvegarde (position et vitesse) sont créés. 
 

VI.2.3.2.3. Acquisitions 
 

Les acquisitions ont été réalisées sur un scanner multibarrettes Toshiba Aquilion 64 CFX 
(Toshiba Medical, Tokyo, Japon) avec les paramètres 
suivants : 120kV, 400mA, durée de rotation du tube 
0,35s, épaisseur de coupe 0,5 mm, intervalle de 
reconstruction 0,3 mm, filtre de reconstruction FC 30, 
pitch 0,828 (Figure 120). La première acquisition a été 
réalisée avec la plate-forme éteinte (0mm/s et 0°/s) 
afin d’obtenir une image de référence. Ensuite pour 
une vitesse de translation en z constante et nulle 
(0mm/s), 4 acquisitions successives ont été réalisées 
avec 4 vitesses de rotations différentes. Ces 4 
acquisitions nous ont permis d’étudier l’influence de 
la rotation seule sur la qualité de l‘image. La rotation 
du fantôme s’est faite dans le sens horaire, et dans le 
même sens que la rotation du tube à RX. De la même 
manière, les 4 vitesses de rotation ont été ensuite 
successivement associées à deux autres vitesses de 

translation en z (5 et 10 mm/s). Ces 8 nouvelles acquisitions nous ont permis d’étudier 
l’influence d’un mouvement de rotation-translation en z sur la qualité des images CT axiales 

Figure 120 : La plate-forme, dans sa version 
translation+rotation, placée sur la table 
d’examen du scanner multibarrettes Toshiba 
Aquilion 64 CFX (Toshiba Medical, Tokyo, 
Japon) 
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(Tableau XXI). Les valeurs de vitesse de déplacement choisies pour simuler un mouvement 
cardiaque sont en accord avec les données de la littérature[18, 27, 28, 35-40]. 
 

 
Tableau XXI : Combinaisons des vitesses de rotation et de translation testées 

 

VI.2.3.2.4. Analyse des images 
 

Les images CT axiales ont été analysées à l’aide du logiciel MatlabTM (Mathworks, Ma, USA). La 
valeur moyenne d’atténuation a été mesurée dans trois régions d’intérêt (ROI), de 35 mm de 
diamètre, placées dans l’insert de calibration QRM. Aucune de ces trois ROIs n’inclue de 
calcifications. On caractérise le bruit  de l’image par une mesure de variance décrite par :  

2 2

1

1
( - )

-1

N

i
i

σ P P
N =

= ×∑  (37) 

Où σ est le bruit, Pi la valeur d’atténuation aux RX du pixel i, P la moyenne des valeurs 
d’atténuation des pixels contenus dans la ROI et N le nombre de pixels contenus dans la ROI.  
De plus, un profil d’intensité a été tracé à mi hauteur de la calcification 1 selon l’axe x. 
 

VI.2.3.3. Résultats 
 

 
Figure 121 : Images CT axiales de l’insert de calibration QRM avec toutes les combinaisons de mouvements testées. 
Les calcifications 1 et 4 sont indiquées sur chaque image afin d’identifier facilement toutes les calcifications (Figure 
109). La  rotation se fait dans le sens horaire. 
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Une fenêtre de 
visualisation de tissu mou (W 
4000 HU ; L 40 HU) a été 
utilisée pour visualiser les 
images CT axiales (Figure 121). 
Visuellement, il apparaît 
clairement une dégradation 
de la définition des contours 
des calcifications quand la 
vitesse de rotation augmente. 
La qualité des images est donc 
dégradée quand un 
mouvement de rotation pure 
(c'est-à-dire avec une vitesse 
de translation nulle) est 
appliquée au fantôme. La 
même constatation avait été 

faite avec un mouvement de translation pure. Quand les deux types de mouvements sont 
combinés, la dégradation est d’autant plus forte. Cette dégradation apparaît clairement sur les 
profils d’intensité tracés à mi hauteur de la calcification 1. A vitesse de translation constante, 
plus la vitesse de rotation augmente, moins les contours de la calcification sont nets et plus les 
valeurs moyennes d’atténuation sont faibles (Figure 122).Quand la vitesse de rotation constante 
est égale à 0 ou à 10°/s, l’augmentation de la vitesse de translation ne conduit pas à des 
modifications des valeurs d’atténuation de la calcification 1. Les contours de la calcification 1 
restent également identiques à ceux obtenus en statique (Figure 123). À partir de vitesses de 
rotation constantes supérieures à 10 mm/s, plus la vitesse de translation augmente, moins les 
contours de la calcification sont nets et plus les valeurs moyennes d’atténuation sont faibles 
(Figure 123). 
 

 
 
 
 
Figure 123: Évolution du profil 
d’intensité tracé à mi-hauteur de la 
calcification 1 suivant l’axe x, à 
vitesse de rotation en z constante en 
fonction de la vitesse de translation. 
(a) vitesse de rotation 0 °/s 
(b) 10 °/s 
(c) 20 °/s 
(d) 45 °/s 
 
 
 
 
 
 
 
 

Figure 122: Évolution du profil 
d’intensité tracé à mi-hauteur de 
la calcification 1 suivant l’axe x, à 
vitesse de translation en z 
constante en fonction de la vitesse 
de rotation. 
(a) vitesse de translation 0mm/s 
(b) 5 mm/s 
(c) 10 mm/s 



Chapitre VI – Étude de l’influence du mouvement sur la qualité de l’image 

 - 117 - 

Quand une vitesse de translation de 0 mm/s est appliquée au fantôme (Figure 124a), 
l’augmentation de la vitesse de rotation conduit à une très faible, et donc non significative, 
augmentation du niveau de bruit de l’image. Les variations de niveau de bruit engendrées par 
une augmentation de la vitesse de rotation, à vitesse de translation constante (5 et 10 mm/s), 
ne sont pas significatives (Figures 124b & 124c). Le mouvement de rotation en z n’affecte donc 
pas le bruit de l’image. 
 

 
Figure 124 : Influence de la vitesse de rotation, pour une vitesse de translation constante donnée, sur le niveau de 
bruit dans les images CT axiales (a), (b), (c). Influence de la vitesse de translation, pour une vitesse de rotation 
constante donnée, sur le niveau de bruit dans les images CT axiales (d), (e), (f), (g). 
 

Quand une vitesse de rotation nulle est appliquée au fantôme (Figure 124d), l’augmentation de 
la vitesse de translation induit de très faibles variations du niveau de bruit dans l’image. Il en va 
de même lorsque la vitesse de rotation n’est pas nulle (Figure 124e, 124f, 124g). Le niveau de 
bruit dans l’image ne varie donc pas significativement quand la vitesse de translation augmente. 
 

VI.2.3.4. Discussion et conclusion 
 

Dans cette étude, nous avons démontré comment des mouvements élémentaires 
influencent la qualité des images CT axiales. Cette dégradation s’exprime sous la forme d’une 
diminution des valeurs d’atténuation aux RX et d’une déformation des contours des objets 
scannés. Cette déformation peut s’expliquer par l’effet de volume partiel et par l’effet de cône. 
En effet, l’effet de volume partiel apparaît quand un objet dense est placé de telle manière qu’il 
peut être vu par les détecteurs lorsque ceux-ci sont orientés selon un angle α et ne peut pas 
être vu lorsque les détecteurs sont orientés selon l’angle (α+180°). Nos calcifications étant 
soumises à une rotation dans le plan (x,y), les détecteurs ne les détectent jamais à la même 
place. Il en résulte des zones d’ombre et du flou qui ne permettent plus de distinguer clairement 
les contours des calcifications. De plus, la translation en z entraîne un effet de moyennage 
volumique partiel, ce qui entraîne une baisse des valeurs d’atténuation aux RX. La forte densité 
des calcifications scannées et l’hétérogénéité de notre fantôme engendrent également des 
artefacts de durcissement de faisceau qui se traduisent par l’apparition de zones d’ombre au 
voisinage des calcifications. Ces artefacts ne sont, néanmoins, pas dus à la présence du 
mouvement. La corruption des données ainsi obtenues peut mener à des erreurs de diagnostic 
en masquant ou en imitant des détails anatomiques. Le bruit de fond de l’image, quant à lui 
n’est pas, ou très peu, influencé par le mouvement 
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VI.3. Étude de l’influence du mouvement sur la qualité des images coronales 
 

Les résultats de la partie VI.3  ont donné lieu à un article de conférence 
Grosjean R., Sauer B., Guerra RM, Blum A., Felblinger J., Hubert J. 
Degradation of the z-resolution due to a longitudinal motion with a 64-channel CT scanner 
Conf Proc IEEE Engineering in Medicine and Biology Society. 2007;1:4429-32.  
 

et à une présentation affichée 
Grosjean R., Sauer B., Guerra RM, Blum A., Felblinger J., Hubert J. 
Degradation of the z-resolution due to a longitudinal motion with a 64-channel CT scanner 
29th International Conference of the IEEE Engineering in Medicine and Biology Society, Lyon, France.  
23-26 Août 2007 
 

VI.2.1. Introduction 
 

Le post-traitement permettant la transformation d’images axiales en images non axiales a 
évolué parallèlement à l’introduction de nouvelles technologies d’acquisition en CT. 
Actuellement tous les constructeurs proposent sur leurs machines des projections 
multiplanaires (MPR, Multiplanar Projection) et des projections de maximum d’intensité (MIP, 
Maximum Intensity Projection) pour la reconstruction d’images 2D et des rendus de volumes 
pour la création d’images 3D. La précision des images obtenues avec ces méthodes de post-
traitement dépend de la résolution spatiale en z. Les images axiales consistent en des données 
reconstruites dans le plan (x, y). Pendant de nombreuses années, la résolution en z a été 
inférieure à la résolution en x et en y. L’épaisseur de coupe étant plus importante que la taille 
du pixel des images axiales, les données obtenues étaient anisotropes [41]. L’introduction du 
scanner 64 barrettes a permis de réaliser, en routine, des acquisitions isotropes. Néanmoins, la 
qualité de détection des pathologies ne s’en est trouvée que faiblement améliorée [42]. Dans 
cette étude, nous nous sommes penchés sur la dégradation de la qualité des images coronales, 
c'est-à-dire reconstruites dans le plan (x, z). 
 

VI.2.2. Matériel et méthodes 
 

VI.2.2.1. Fantômes 
 

Lors de cette étude, nous avons utilisé deux fantômes différents. Le premier est une mire de 
résolution (bar pattern) du commerce permettant de mesurer la résolution spatiale en paire de 
ligne par cm (lp/cm). Elle permet d’estimer une résolution spatiale allant de 0,5 lp/cm à 50 
lp/cm. Ses dimensions sont 110x 40x 3 mm (Figure 125a). Cette mire est habituellement utilisée 
en radiologie conventionnelle pour évaluer la résolution spatiale dans le plan. 
Le second fantôme a été réalisé à partir d’une plaque de polyacétal (250x 140x 5 mm). Dans 
cette plaque, des trous circulaires de différents diamètres ont été percés. C’est pourquoi ce 
fantôme est appelé « Circle Pattern » (Figure 125b). Dans l’axe z, il y a une succession de 5 trous 
de diamètres respectivement égaux à 10, 20, 30, 20 et 10 mm. A 5 mm de chacun de ces trous 
ont été percés une série de 2 trous de 2 mm espacés de 2 mm dans l’axe z. Chacune de ces 
séries est espacée de la suivante de 10 mm (Figure 125b). Une série de 2 trous de 2 mm espacés 
de 2 mm dans l’axe x a également été percée de part et d’autre des gros trous. Ce fantôme 
permet d’étudier la circularité des trous et la fusion éventuellle de plusieurs trous quand un 
mouvement en z est appliqué. Ces deux fantômes nous donnent un moyen facile d’estimer la 
résolution spatiale. 
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Figure 125 : a) Mire de résolution (bar pattern) 
permettant d’étudier la résolution spatiale en z. b) 
Plaque de polyacétal dans laquelle des trous calibrés 
ont été percés 

Figure 126 : L’ensemble (mire de résolution et plate-
forme) placé sur la table du scanner Toshiba 
Aquilion 64 CFX (Toshiba Medical, Tokyo, Japon) 
. 

 

VI.2.2.2. Plate-forme 
 

Nos deux fantômes on été placés sur la plate-forme décrite dans la partie VI.I (Figure 126). Le 
mouvement de rotation présentée dans la partie VI.2.2.2.2 n’a pas été exploité ici, l’étude ayant 
été réalisée avant la mise en place de ce degré de liberté supplémentaire. 
 

VI.2.2.3. Acquisitions 
 

Les acquisitions ont été réalisées sur un scanner multibarrettes Toshiba Aquilion 64 CFX 
(Toshiba Medical, Tokyo, Japon) avec les paramètres suivants : 120kV, 400mA, durée de 
rotation du tube 0,35s, collimation 0,5 mm, intervalle de reconstruction 0,3 mm, filtre de 
reconstruction FC 12, pitch 0,828, taille de pixel 0,625x0,625 (Figure 126). 
La première acquisition a été réalisée sans mouvement afin d’obtenir une image de référence. 
Trois acquisitions ont ensuite été réalisées, avec trois vitesses de translation en z différentes (5, 
10 et 20 mm.s-1). Ces trois vitesses permettent de simuler une apnée ratée ou non maintenue 
par le patient durant le temps de l’acquisition. 
 

VI.2.2.4. Analyse d’images 
 

Cette étude est basée sur l’utilisation d’images MPR. Les fantômes ont été reconstruits dans 
le plan (x,z). Les images CT coronales ont été analysées à l’aide du logiciel MatlabTM (Mathworks, 
Ma, USA). Pour évaluer la dégradation de la résolution spatiale sur les images MPR due à un 
mouvement de translation en z, deux critères ont été utilisés. Un profil d’intensité a été réalisé 
dans la direction longitudinale (c'est-à-dire selon l’axe z) pour les deux fantômes. L’indice de 
déviation au cercle inscrit (Deviation to the Inscribed Circle Index, DICI) a été calculé pour 
chaque trou du fantôme en polyacétal. Cet indice est défini par : 

1- réelle

mesurée

A
DICI

A
=  (38) 

Avec Aréelle l’aire de la calcification en mm2 et Amesurée l’aire du trou apparaissant sur l’image CT 
coronale en mm2. 
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VI.2.3. Résultats 
 

VI.2.3.1. Profils d’intensité 
 

  
 

     
 

     
 

     
 

Figure 127 : A gauche, image MPR du fantôme en 
polyacétal. A droite, profil d’intensité correspondant à la 
ligne rouge tracée sur le fantôme. a) 0 mm.s-1, b) 5 mm.s-
1, c) 10 mm.s-1, d) 20 mm.s-1 
 

 
 
 
 

 
Figure 128 : A gauche, image MPR de la mire de 
résolution. A droite, profil d’intensité correspondant à la 
ligne rouge tracée sur le fantôme. a) 0 mm.s-1, b) 5 mm.s-
1, c) 10 mm.s-1, d) 20 mm.s-1 

 

d) 

a) 

b) 

c) 
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- Fantôme en polyacétal  
Sans mouvement, le profil d’intensité permet de détecter tous les trous percés dans la 

plaque de polyacétal (Figure 127a). La différence de contraste entre la plaque et les trous est 
constante et nette. La valeur d’atténuation aux RX de la plaque de polyacétal est égale à 300 
HU. La valeur d’atténuation des trous de 10, 20 et 30 mm de diamètre est égale à -1100 HU. La 
valeur d’atténuation des trous de 2 mm de diamètre est égale à -850 HU (Figure 127a). 
Quand le fantôme bouge à une vitesse de 5 mm.s-1 pendant l’acquisition, la détection des trous 
est la même qu’en statique, elle n’est pas altérée par le mouvement. La translation en z de 5 
mm.s-1 semble ne pas avoir d’effet négatif sur la qualité des images coronales (Figure 127b). 
Quand une vitesse de translation de 10 mm.s-1 est appliquée au fantôme, les 5 trous principaux 
sont toujours détectés et leur valeur d’atténuation aux RX est identique à celle mesurée sans 
mouvement (-1100 HU). Les trous de 2 mm de diamètres ont, eux, une valeur d’atténuation 
différente de celle mesurée en statique (-400 HU contre -850 HU sans mouvement). Les valeurs 
d’atténuation de la plaque de polyacétal entre les trous de 2 mm de diamètre et les trous 
principaux (10, 20 et 30 mm de diamètre) sont plus faibles (150 HU) que ceux obtenus en 
statique (300 HU) (Figure 127c). 
Quand le fantôme bouge selon l’axe z avec une vitesse de 20 mm.s-1, les 5 trous principaux sont 
toujours détectables contrairement aux trous de 2 mm de diamètre dont certains ne peuvent 
plus être détectés. Certains trous de 2 mm de diamètre n’apparaissent plus sur l’image, ou ne 
peuvent plus être distingués comme des structures indépendantes de la plaque, ou sont 
fusionnés avec un des trous principaux. La valeur d’atténuation des trous de 2 mm de diamètre 
est  de -200 HU. 
On peut également noter que, plus la vitesse est importante, plus le diamètre des trous, la 
distance entre deux trous et la longueur totale de la plaque sont faibles. Par exemple, la 
longueur de la plaque est de 250 mm sans mouvement, 237 mm à 5 mm.s-1, 223 mm à 10 mm.s-

1, et 201 mm à 20 mm.s-1. Un autre exemple est la diminution du diamètre mesuré du trou de 30 
mm de diamètre. Sans mouvement, le diamètre mesuré est égal à 29 mm. Il est égal à 27 mm à 
5 mm.s-1, 25 mm à 10 mm.s-1, et 21 mm à 20 mm.s-1 (Figure 127). 
 

- Mire de résolution  
Sans mouvement, les 16 aires permettant de tester la résolution spatiale sont détectées mais 

apparaissent comme des trous (Figure 128a). Même la résolution spatiale la plus faible (0,5 
lp/cm) ne peut être mesurée. La dégradation de la résolution spatiale, due à la présence d’un 
mouvement, ne peut être montrée avec cette mire de résolution. Néanmoins, quelques 
informations peuvent être extraites de ces données. En effet, plus la vitesse est grande, plus les 
valeurs d’atténuation aux RX de la mire de résolution diminuent. Par exemple, la valeur 
moyenne d’atténuation du fantôme est égale à 3000 HU sans mouvement. Elle est égale à 700 
HU lorsque la vitesse maximale est appliquée (Figure 128d). Tout comme pour le fantôme en 
polyacétal, la longueur de la mire diminue quand la vitesse augmente. Quand la vitesse de 
translation est nulle, la longueur de la mire est de 87 mm. A 5 mm.s-1, elle est égale à 81 mm. À 
10 mm.s-1, la longueur est de 76. À 20 mm.s-1, elle est de 67 mm (Figure 128).  
Quand une vitesse de 5 mm.s-1 est appliquée, les 16 aires de calibration sont détectées. A 10 
mm.s-1, seulement 14 peuvent l’être, et à 20 mm.s-1, seulement 12. 
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VI.2.3.2. Indice de déviation au cercle inscrit (DICI) 
 

Pour tous les trous principaux (10, 20 et 30 mm de diamètre), l’indice de déviation au cercle 
inscrit (DICI) diminue quand la vitesse augmente, excepté pour le trou C2 de diamètre 20 mm 
(Figure 129). 
 

 
 
 
Figure 129 : Évolution de l’indice de 
déviation au cercle inscrit en fonction de 
la vitesse du mouvement réalisé selon 
l’axe z. C1 et C5 sont les trous de 10 mm 
de diamètre. C2 et C4 sont les trous de 20 
mm de diamètre. C3 est le trou de 30 mm 
de diamètre. 

 
 

 
 

VI.2.4. Discussion 
 

Quand la vitesse augmente, une fusion entre deux trous de 2 mm voisins ou entre un trou de 
2 mm et un des trous principaux peut avoir lieu. Plus la vitesse est importante, plus il est difficile 
de distinguer les trous de 2 mm de diamètre, soit parce qu’ils ont fusionné avec d’autres trous, 
soit parce qu’ils apparaissent beaucoup plus petits qu’en réalité. Ceci peut s’expliquer par le 
sous-échantillonnage en z. Ce phénomène est dû au fait que le fantôme bouge avec une vitesse 
constante dans la même direction que la table. Comme ce mouvement n’est pas compensé par 
les algorithmes de reconstruction (contrairement à celui de la table), il en résulte un sous-
échantillonnage. Cette notion permet d’expliquer la diminution de la longueur du fantôme en 
polyacétal (ou de la mire de reconstruction) quand la vitesse augmente. Elle permet également 
de comprendre pourquoi le DICI diminue quand la vitesse augmente. La valeur du DICI pour le 
trou C2 à 20 mm.s-1 est contradictoire avec l’aspect général des autres courbes, car à cette 
vitesse, les trous de 2 mm ont fusionné avec le trou C2. De ce fait l’aire de C2 est plus 
importante. La diminution des valeurs d’atténuation aux RX du fantôme en polyacétal et de la 
mire de résolution lorsque la vitesse de translation augmente peut s’expliquer par l’effet de 
moyennage volumique partiel dans l’axe z. Bien que la mire de résolution étudiée ne soit pas 
dédiée à ce genre d’étude et ne permette pas de quantifier la résolution spatiale, il nous est 
possible d’affirmer grâce à elle que la résolution spatiale en z est gravement dégradée quand un 
mouvement en z est réalisé durant l’acquisition.  
Un mouvement de translation en z conduit donc à une perte d’information sur la forme, sur le 
contraste et sur la taille des objets dans la plan (x,z). Cette perte d’information peut s’avérer 
dommageable lors de l’interprétation des images reconstruites dans le plan coronal. 
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VI.3. Étude de l’influence du mouvement sur le volume calculé 
 

Les résultats de la partie VI.4.2  ont donné lieu à un article de conférence 
Grosjean R, Benhadid A., Blum A., Hubert J., Felblinger J. 
Influence of motion on image quality with a 64-channel CT scanner. 
Progress in Biomedical Optics and Imaging - Proceedings of SPIE 2008; 6913; 1 
 

et à une présentation affichée 
Grosjean R, Benhadid A., Blum A., Hubert J., Felblinger J. 
Influence of motion on image quality with a 64-channel CT scanner. 
SPIE Medical Imaging. 16- 21 février 2008, San Diego, California, USA. 
 

VI.3.1. Introduction 
 

Le post traitement permettant la transformation des données en images volumiques a 
évolué parallèlement à l’introduction de nouvelles technologies d’acquisition en CT. 
Actuellement tous les constructeurs proposent des rendus de volumes pour la création 
d’images 3D. La précision des images obtenues avec ces méthodes de post-traitement dépend 
de la résolution spatiale dans les trois plans. Cette étude permet donc de connaître l’influence 
d’un mouvement de translation en z et d’un mouvement de rotation en z sur la dégradation de 
la résolution spatiale dans les 3 plans de l’espace. 

 

VI.3.2. Matériel et méthodes 
 

VI.3.2.1. Fantôme 
 

Lors de cette étude, un fantôme de marque QRM (QRM GmbH, Möhrendorf, Deutschland) a 
été utilisé. Ce fantôme est le même que celui décrit dans la partie VI.2.1.2.1 (Figure 111). Ici, 
seul l’insert de calibration est placé sur la plate-forme. 
 

VI.3.2.2. Plate-forme 
 

Dans le cadre de cette étude, la plate-forme utilisée est la même que celle décrite dans la 
partie VI.2.3.2.2.2. Elle permet, dans cette configuration de réaliser un mouvement de 
translation en z et un mouvement de rotation d’axe z. 
 

VI.3.2.3. Acquisitions 
 

Le scanner utilisé et le protocole d’acquisition sont en tous points similaires à ceux exposés 
dans la partie VI.2.3.2.3. 
 

VI.3.2.4. Analyse d’images 
 

L’insert de calibration QRM contient 9 calcifications de volume connu. La somme du volume 
de ces 9 calcifications a été calculée. Basé sur une technique de seuillage, le volume est obtenu 
grâce au logiciel Leonardo Syngo 2004A (Siemens, Erlangen, Deutschland). Sur l’image obtenue 
sans mouvement, la valeur du seuil minimal est fixée manuellement. Elle est choisie égale à la 
valeur d’atténuation aux RX la plus faible rencontrée sur les 9 calcifications. La même opération 
est réalisée pour la valeur de seuil maximale. Pour chaque acquisition, la somme des volumes 
des 9 calcifications a donc été réalisée. 
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VI.3.3. Résultats 
 

Même quand aucun mouvement n’est appliqué au fantôme (0mm/s & 0°/s), le volume 
calculé apparaît 1,4 fois plus grand que le volume réel (Figure 130). Quand la vitesse maximale 
testée (10 mm/s & 45°/s) est appliquée, le volume calculé est égal à 2,6 fois le volume réel 
(Figure 125 & Figure 131). 
En l’absence de translation (VT = 0), le volume calculé augmente quand la vitesse de rotation 
(VR) augmente. Quand VT n’est plus nulle (5 ou 10 mm.s-1), le même phénomène est observé 
(Figure 130a). L’influence du mouvement de la rotation sur le volume est donc significative. Par 
exemple, en moyenne, le volume obtenu avec VR=45°/ est 1,5 fois plus grand que celui obtenu 
avec VR=0°/s. 
Quand une vitesse de rotation (VR) constante est appliquée au fantôme, les variations observées 
du volume ne sont pas significatives quand la vitesse de translation augmente (Figure 130b). 
 

 
Figure 130 : a) Influence de la vitesse de rotation, à vitesse de translation constante, sur le volume calculé. b) 
Influence de la vitesse de translation, à vitesse de rotation constante, sur le volume calculé. 
 

 
 
 
Figure 131 : Reconstruction 3D des 
calcifications de l’insert de calibration. 
Sans mouvement (0mm/s & 0°/s) (a) et 
avec le mouvement testé le plus grand (10 
mm/s & 45°/s) (b). 
 
 
 
 
 
 
 

VI.3.4. Discussion 
 

Le mouvement de translation a moins d’influence que le mouvement de rotation sur le 
volume de la structure mobile. L’influence de la translation est moins importante, ici, que dans 
l’étude précédente car les vitesses testées sont moins élevées. Néanmoins, si l’augmentation du 
volume n’est pas significative quand VT augmente, l’allure des courbes est globalement 
croissante. L’influence de la rotation est donc prédominante. L’influence de ce mouvement 
s’exprime sous la forme d’une déformation des contours des objets scannés qui apparaissent 
plus gros. Comme pour l’étude des images axiales, cette déformation peut s’expliquer par l’effet 
de volume partiel et par le moyennage volumique partiel. En effet, l’effet de volume partiel 
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apparaît quand un objet dense est placé de telle manière qu’il peut être vu par les détecteurs 
lorsque ceux-ci sont orientés selon un angle α et ne peut pas être vu lorsque les détecteurs sont 
orientés selon l’angle (α+180°). Nos calcifications étant soumises à une rotation dans le plan 
(x,y), les détecteurs ne les détectent jamais à la même place. Il en résulte des zones d’ombre et 
du flou qui ne permettent plus de distinguer clairement les contours des calcifications. Le 
contourage des calcifications s’en trouvent alors altéré et le calcul du volume faussé.  
La surestimation des volumes résultant d’une reconstruction 3D de structures en mouvement 
peut conduire à des erreurs d’interprétation et mener à un mauvais diagnostic des pathologies 
rencontrées. 
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VII. Étude de l’influence des paramètres d’acquisition sur la qualité de l’image 
 

VII.1. Étude préliminaire, influence du kilovoltage (kV) et de l’intensité (mA) 
 

Les résultats de la partie VII.1 ont donné lieu à un article de conférence 
Grosjean R, Guerra RM, Lorentz C, Pasquier C., Vuissoz PA., Claudon M., Felblinger J. 
Dynamic platform for moving organ imaging.  
Progress in Biomedical Optics and Imaging - Proceedings of SPIE 2006; 6142 II, 61423C:1137-1147. 
 
Et à une communication affichée 
Grosjean R, Guerra RM, Lorentz C, Pasquier C., Vuissoz PA., Claudon M., Felblinger J. 
Dynamic platform for moving organ imaging.  
SPIE Medical Imaging. 
11-16 février 2006, San Diego, California, USA. 
 

VII.1.1. Introduction 
 

On a vu, dans la partie II.8.1, que la tension était corrélée au pouvoir de pénétration du 
faisceau et que la baisse des kV constituait, en théorie, le moyen le plus efficace de réduire 
l’irradiation grâce à la relation ((13), cf. page 41) (Tableau V). Dans la partie II.8.2, on a vu que la 
réduction de la charge du tube (mAs) va se traduire par une dégradation du rapport signal sur 
bruit. Il est donc intéressant de connaître la véritable influence de ces deux paramètres sur la 
qualité de l’image, avec et sans mouvement réalisé durant l’acquisition. 
 

VII.1.2. Matériel et méthodes 
 

VII.1.2.1. Fantôme 
 

Le fantôme utilisé lors de cette étude est le même que celui présenté dans la partie 
VI.2.1.2. Il s’agit d’un fantôme de marque QRM (QRM GmbH, Möhrendorf, Deutschland). Ce 
fantôme est divisé en deux parties : le fantôme anthropomorphique (ou fantôme corps) et 
l’insert de calibration (Figure 111) 
 

VII.1.2.2. Plate-forme 
 

Le fantôme QRM a été placé sur la plate-forme de mouvement décrite dans la partie VI.1 
(Figure 110). La plate-forme utilisée ici est la version permettant seulement de réaliser une 
translation en z. Afin d’obtenir une image de référence la première acquisition a été réalisée 
sans mouvement. Trois acquisitions ont ensuite été réalisées avec trois vitesses différentes (5, 
10 et 20 mm.s-1). Ces trois vitesses correspondent à des vitesses de déplacement des organes 
durant une apnée ratée ou non maintenue [1, 2]. 
 

VII.1.2.3. Acquisitions 
 

Le scanner 4 barrettes utilisé et le protocole d’acquisition sont en tous points similaires à 
ceux exposés dans la partie VI.2.1.2.3 (Tableau XIX). 
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VI.2.2.1. Analyse des images 
 

Les images CT axiales ont été analysées à l’aide du logiciel MatlabTM (Mathworks, Ma, 
USA). Les critères de comparaison d’images sont les mêmes que ceux utilisés dans la partie 
VI.2.1.2.4. Il s’agit de l’information mutuelle, du coefficient de corrélation et de l’écart type. 
 

VII.1.3. Résultats 
 

VII.1.3.1. Information mutuelle 
 

A kV constant, il apparaît que, à vitesse de déplacement du fantôme VT constante, plus les 
mAs sont importants, plus l’information mutuelle est grande. Pour la majorité des courbes 
obtenues, à couple (kV, mAs) constant, l’information mutuelle diminue quand la vitesse VT 
augmente (Figure 132). 

 

 
 

VII.1.3.2. Coefficient de corrélation 
 

L’allure des courbes obtenues est irrégulière. En effet, pour environ la moitié des couples 
(kV, mAs) testés, plus la vitesse de déplacement VT du fantôme est importante, plus le 
coefficient de corrélation est faible (exemples : 80 kV & 80 mAs, 140kV & 80mAs). Mais pour 
l’autre moitié des couples, l’évolution du coefficient de corrélation en fonction de VT  est 
irrégulière. Pour une vitesse VT donnée, le coefficient de corrélation le plus élevé ne correspond 
pas forcément à l’image acquise à dose maximale (Figure 133). 
 

Figure 132 : Évolution de l’information mutuelle en 
fonction de la vitesse de déplacement du fantôme VT.  
a) acquisitions à 80kV et mAs variables. 
b) acquisitions à 120kV et mAs variables 
c) acquisitions à 140kV et mAs variables 
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VII.1.3.3. Écart type 
 

A couple (kV, mAs) constant, l’évolution de l’écart type en fonction de VT est très 
irrégulière.  
Pour certains couples (exemples : 80kV 80mAs, 120kV 150mAs,), l’écart type a tendance à 
croître quand VT augmente. Pour les autres, l’allure des courbes est irrégulière et a parfois 
même tendance à décroître. Contrairement au cas statique, à vitesse VT constante, l’écart type 
le plus faible ne correspond pas forcément à l’image acquise à dose maximale (Figure 134). 
 

 
 
 
 

Figure 133 : Évolution du coefficient de corrélation 
en fonction de la vitesse de déplacement du fantôme 
VT.  
a) acquisitions à 80kV et mAs variables. 
b) acquisitions à 120kV et mAs variables 
c) acquisitions à 140kV et mAs variables 

Figure 134 : Évolution de l’écart type en fonction de 
la vitesse de déplacement du fantôme VT.  
a) acquisitions à 80kV et mAs variables. 
b) acquisitions à 120kV et mAs variables 
c) acquisitions à 140kV et mAs variables 
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VII.1.4. Discussion 
 

VII.1.4.1. Information mutuelle 
 

A kV constant, l’image obtenue pour une vitesse donnée est d’autant plus proche de 
l’image obtenue à VT=0 mm.s-1 que les mAs sont élevés (Figure 132). En effet, une augmentation 
des mAs permet d’augmenter le rapport signal/bruit (i.e la résolution en contraste) et ainsi de 
compenser le flou autour des calcifications engendré par le mouvement. Plus la vitesse VT est 
importante, plus l’image est différente de celle obtenue sans mouvement. En effet, plus VT est 
élevée, plus le mouvement génère des artefacts importants sur l’image. Les artefacts obtenus 
peuvent être une apparition de zones floues autour des calcifications, une diminution du 
rapport signal/bruit et une perte de résolution spatiale. Néanmoins, il existe des couples (kV, 
mAs), où l’information mutuelle ne diminue pas quand VT augmente. Ces irrégularités peuvent 
s’expliquer par la non optimisation des algorithmes de reconstruction pour l’exploration des 
organes en mouvement. 
 

VII.1.4.2. Coefficient de corrélation 
 

L’allure générale des courbes ne permet pas de montrer que, pour un couple (kV, mAs) 
constant, le coefficient de corrélation diminue quand la vitesse VT augmente. C'est-à-dire que 
plus VT  est grande, plus l’image est éloignée de l’image obtenue sans mouvement. 
Il est difficile de mettre en avant la relation entre la dose reçue et la qualité de l’image à vitesse 
constante. En effet, à vitesse VT constante, le point correspondant à la dose reçue la plus 
importante ne correspond pas forcément au coefficient de corrélation le plus élevé. 
 

VII.1.4.3. Écart type 
 

Les résultats mettent en valeur la non-unifomité de la variation de l’écart type en fonction 
de la vitesse de déplacement du fantôme VT à couple (kV, mAs) constant. Les courbes obtenues 
ne permettent pas d’affirmer que, pour un couple (kV, mAs) constant, l’écart type diminue 
quand la vitesse VT augmente. C'est-à-dire que plus VT est grande, plus l’image est éloignée de 
l’image obtenue à VT =0mm.s-1. Il ne semble y avoir aucune relation entre la dose reçue et la 
qualité de l’image à vitesse constante. En effet, à vitesse VT constante, la dose reçue la plus 
importante ne correspond pas forcément à l’écart type le plus élevé. 
 

VII.1.4.4. Conclusion 
 

La méthode de l’information mutuelle montre que, à dose constante, la qualité de l’image 
décroît quand la vitesse de déplacement du fantôme augmente. Il apparaît également que, à 
vitesse de déplacement de fantôme constante, la qualité de l’image décroît quand la dose 
diminue. Néanmoins, ces décroissances ne sont pas continues et linéaires. Les méthodes de 
comparaison reposant sur l’utilisation du coefficient de corrélation et de l’écart type mettent 
davantage en avant des incohérences. 
Les méthodes de comparaison d’images utilisées ici sont des méthodes basées sur un aspect 
global de l’image. Elles ne sont donc pas adaptées pour identifier et caractériser des artefacts. 
Les résultats qui en découlent tendent à prouver que la qualité de l’image ne dépend pas de 
manière linéaire des kV et des mAs (et donc de la dose) et du mouvement. Les artefacts créés 
par notre plate-forme et qui apparaissent clairement sur les images axiales obtenues ne sont 
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pas pris en compte dans cette étude globale de l’image. Les critères de qualité d’image utilisés 
ici ont été abandonnés au profit de critères plus spécifiques au type d’artefact engendrés par le 
mouvement. Néanmoins, cette étude qui était, rappelons le, une étude préliminaire montre 
bien que les algorithmes utilisés dans lescanner 4 barrettes pour la reconstruction d’images ne 
sont pas adaptés à l’imagerie des organes en mouvement. 
 

VII.2. Influence de la vitesse de rotation du tube, pitch, épaisseur de coupe et filtre de 
reconstruction 

 

Les résultats de la partie VII.2 ont donné lieu à un article de conférence 
Grosjean R, Benhadid A., Blum A., Hubert J., Felblinger J. 
Influence of motion on image quality with a 64-channel CT scanner. 
Progress in Biomedical Optics and Imaging - Proceedings of SPIE 2008; 6913; 1 
 

et à une présentation affichée 
Grosjean R, Benhadid A., Blum A., Hubert J., Felblinger J. 
Influence of motion on image quality with a 64-channel CT scanner. 
SPIE Medical Imaging. 16- 21 février 2008, San Diego, California, USA. 
 

VII.2.1. Introduction  
 

Entre le début et la fin de cette thèse, de nombreuses améliorations techniques ont été 
réalisées en scanographie. Lors de notre première étude, nous avons utilisé un scanner 4 
barrettes (Siemens Volume Zoom 4). Nous avons ensuite eu la chance de pouvoir faire nos 
acquisitions sur un scanner 16 barrettes (Siemens Somatom Sensation 16) et finalement, les 
dernières études ont été menées sur un scanner 64 barrettes (Toshiba Aquilion 64 CFX). 
L’amélioration technique n’est pas seulement engendrée par l’augmentation du nombre de 
barrettes, elle est aussi due à l’amélioration d’autres paramètres techniques comme 
l’augmentation de la vitesse de rotation du tube, la diminution de l’épaisseur de coupe, 
l’évolution les algorithmes de reconstruction ou encore l’amélioration des technologies de 
filtration. Ces améliorations ont plusieurs buts : améliorer la qualité de l’image tout en réduisant 
la dose reçue par le patient et diminuer le temps d’acquisition afin de s’affranchir au maximum 
des mouvements des organes.  
Il nous a donc paru intéressant d’étudier l’influence des paramètres d’acquisitions que sont la 
vitesse de rotation du tube, le pitch, l’épaisseur de coupe et le filtre de reconstruction sur la 
qualité de l’image, avec et sans mouvement, sur la dernière génération de scanner disponible. 
 

VII.2.2. Matériel et méthodes 
 

VII.2.2.1. Fantôme 
 

Lors de cette étude, un fantôme de marque QRM (QRM GmbH, Möhrendorf, Deutschland) 
a été utilisé. Ce fantôme est le même que celui décrit dans la partie VI.2.1.2.1 (Figure 111). Ici, 
seul l’insert de calibration est placé sur la plate-forme. 
 

VII.2.2.2. Plate-forme 
 

L’insert de calibration QRM a été fixé sur la plate-forme de mouvement décrite dans la 
partie VI.2.3.2.2 (Figure 119 & Figure 120). La plate-forme utilisée ici est la version permettant 
de réaliser une translation en z et une rotation selon l’axe z. 
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VII.2.2.3. Acquisitions 
 

Les acquisitions ont été réalisées sur un scanner multibarrettes Toshiba Aquilion 64 CFX 
(Toshiba Medical, Tokyo, Japon) avec les paramètres suivants : 120kV, 400mA, durée de 
rotation du tube 0,35s, épaisseur de coupe 0,5 mm, intervalle de reconstruction 0,3 mm, filtre 
de reconstruction FC 30, pitch 0,828 (Figure 118).  
Pur étudier l’influence du pitch, du temps de rotation du tube à RX, du filtre de reconstruction 
et de l’épaisseur de coupe sur la qualité des images CT axiales, 16 acquisitions ont été réalisées. 
Huit ont été réalisées avec une vitesse nulle (0 mm/s & 0°/s), l’autre moitié a été réalisée avec 
une vitesse intermédiaire (5 mm/s et 20 °/s). Trois valeurs de pitch (0.641, 0.828 et 0.941), trois 
vitesses de rotation du tube (0.35, 0.5 et 1s), trois filtres de reconstruction (FC04, FC 13, FC 30) 
et trois épaisseurs de coupes (0.5, 1, 2 mm) ont été testés (Tableau XXII). 
 

 
Tableau XXII: Valeurs des paramètres testés lors des 16 acquisitions réalisées. 

 

VII.2.2.4. Analyse d’images 
 

VII.2.2.4.1. Volume 
 

L’insert de calibration QRM contient 9 calcifications de volume connu. La somme du 
volume de ces 9 calcifications a été calculée. Basé sur une technique de seuillage, le volume est 
obtenu grâce au logiciel Leonardo Syngo 2004A (Siemens, Erlangen, Deutschland). Sur l’image 
obtenue sans mouvement, la valeur du seuil minimal est fixée manuellement. Elle est choisie 
égale à la valeur d’atténuation aux RX la plus faible rencontrée sur les 9 calcifications. La même 
opération est réalisée pour la valeur de seuil maximale. Pour chaque acquisition, la somme des 
volumes des 9 calcifications a donc été réalisée. 
 

VII.2.2.4.2. Images CT axiales 
 

Les images CT axiales ont été analysées à l’aide du logiciel MatlabTM (Mathworks, Ma, 
USA). Les critères d’évaluation utilisés ici sont les mêmes que ceux présentés dans la partie 
VI.2.3.2.4. Il s’agit du calcul de la variance moyenne dans 3 régions d’intérêt n’incluant pas les 
calcifications et du profil d’intensité tracé à mi-hauteur de la calcification 1 selon l’axe x. 
 

VII.2.2.5. Résultats 
 

VII.2.2.5.1. Volume 
 

Quand aucun mouvement n’est appliqué au fantôme durant l’acquisition (0 mm/s & 0°/s), 
l’augmentation de la durée de rotation du tube n’a pas d’influence significative sur le calcul du 
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volume. Cela n’est plus le cas quand un mouvement a lieu (5 mm/s & 20°/s) : le volume 
augmente quand la durée de rotation augmente (Figure 135a). Quand le fantôme est immobile, 
la modification du pitch n’affecte pas le volume. Quand le fantôme bouge durant l’acquisition, 
plus le pitch est grand plus le volume calculé est important (Figure 135b). Avec et sans 
mouvement, la variation d’épaisseur de coupe n’influence pas le volume de manière 
significative (Figure 135c). Quand le fantôme est mobile durant l’acquisition, la modification du 
filtre, entraîne des variations du volume mesuré. En revanche, le choix du filtre de 
reconstruction n’a pas d’incidence sur le volume quand un mouvement est appliqué au fantôme 
(Figure 135d). 
 

 

 
 

VII.2.2.5.2. Images axiales 
 

- Bruit 
Sans mouvement (0 mm/s & 0°/s), l’augmentation du temps de rotation du tube à RX 

induit une diminution du niveau de bruit dans les images CT axiales (Figure 136a). La même 
constatation peut être faite quand un mouvement de translation/rotation est appliqué à l’insert 
de calibration (5 mm/s & 20°/s) (Figure 136a). Plus le temps de rotation du tube est faible, plus 
le bruit diminue. On peut également constater que le niveau de bruit mesuré sur l’image axiale, 
quand un mouvement est réalisé, est toujours légèrement supérieur à celui mesuré quand 
aucun mouvement n’est appliqué (Figure 136a). 
En l’absence de mouvement (0 mm/s & 0°/s), l’augmentation de la valeur du pitch entraîne un 
niveau de bruit plus important sur l’image (Figure 136b). Le phénomène est identique quand un 
mouvement est appliqué au fantôme. Les niveaux de bruit sur les images sont très faiblement 
supérieurs quand un mouvement est appliqué à l’insert de calibration. Cette différence 
n’apparaît pas significative (Figure 136b). 
L’augmentation de l’épaisseur de coupe conduit à une baisse significative du bruit dans les 
images axiales (Figure 136c). Quand l’épaisseur de coupe est doublée, le bruit est divisé par 1,2. 
Quand l’épaisseur de coupe est quadruplée, le bruit est divisé par 1,5. Ces chiffres sont valables 
lorsque le fantôme est immobile et lorsqu’il est en mouvement (Figure 136c). 
Plus le filtre de reconstruction est dur, plus le bruit est important sur l’image axiale observée 
(Figure 136d). Le bruit mesuré sur des images reconstruites avec le filtre le plus dur (FC 30) est 
environ 5 fois plus grand que celui mesuré avec le filtre le plus mou (FC 04) (Figure 136d). 
 

Figure 135: Influence du temps de 
rotation du tube à RX (a), du pitch 
(b), de l’épaisseur de coupe (c) et du 
filtre de reconstruction (d) sur la 
somme des volumes des 9 
calcifications avec ou sans 
mouvement  
 

a) b) 

c) d) 
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-Profil d’intensité 
Quand aucun mouvement n’est appliqué à l’insert de calibration durant l’acquisition, si on 

modifie le temps de rotation du tube à RX, les valeurs d’atténuations aux RX restent constante 
et les profils d’intensité gardent la même allure (Figure 137a). En revanche, si un mouvement (5 
mm/s & 20°/s) est appliqué, les valeurs d’atténuation et l’allure des profils d’intensité 
dépendent fortement du temps de rotation du tube (Figure 137b). Les valeurs CT sont en effet 
d’autant plus faibles que la durée de rotation du tube est grande. De la même manière les 
contours de la calcification 1 sont moins francs quand la durée de rotation du tube augmente 
(Figure 137b). Par exemple, avec une durée de rotation de 1 s, les valeurs CT sont environ deux 
fois plus faibles que celle obtenues avec une durée de 0,35 s. La largeur à mi hauteur du profil  
d’intensité (que l’on peut apparenter au diamètre de la calcification) est 1,4 fois plus grande 
pour une durée de 1 s que pour une durée de 0,35 s. 
Quand le fantôme n’est soumis à aucun mouvement durant l’acquisition, l’augmentation de 
l’épaisseur de coupe ne conduit pas à des variations de l’allure des profils d’intensité de la 
calcification 1. L’amplitude (et donc les valeurs CT de la calcification 1) ne subit pas non plus de 
variation (Figure 137c). Quand un mouvement est appliqué (5 mm/ & 20°/s), les mêmes 
constatations peuvent être faites (Figure 137d). Néanmoins, l’allure et l’amplitude des courbes 
obtenues ne sont pas similaires à celles obtenus sans mouvement. En effet, l’amplitude du profil 
d’intensité est plus faible et la largeur à mi hauteur est plus grande que quand aucun 
mouvement n’est appliqué (Figure 137c, 137d). 
Quand aucun mouvement n’a lieu durant l’acquisition, l’augmentation de l’épaisseur de coupe 
ne modifie pas l’allure globale des profils d’intensité de la calcification 1. Les amplitudes des 
courbes ne changent pas. Par contre, la largeur du profil à mi hauteur (et donc le diamètre de la 
calcification) est plus grande à 0,5 mm qu’à 1 et à 2 mm (Figure 137e).  

a) b) 

c) d) 

Figure 136: Influence du temps de 
rotation du tube à RX (a), du pitch (b), 
de l’épaisseur de coupe (c) et du filtre 
de reconstruction (d) sur le niveau de 
bruit dans une image CT axiale 
acquise avec et sans mouvement de 
l’insert de calibration. 
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Figure 137: Influence des paramètres d’acquisition sur les valeurs d’atténuation aux RX  et sur la déformation de la 
calcification 1 sans mouvement (à gauche) et avec mouvement (à droite). (a) et (b) montrent l’influence du temps de 
rotation du tube à RX. (c) et (d) montrent l’influence du pitch. (e) et (f) montrent l’influence de l’épaisseur de coupe. 
(g) et (h) montrent l’influence du filtre de reconstruction. 
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Quand le fantôme est soumis à un mouvement (5 mm/s & 20°/s), la calcification 1 apparaît avec 
un diamètre 33% plus grand quand l’épaisseur de coupe est égale à 0,5 mm que quand elle est 
égale à 1 ou 2 mm (Figure 137f). L’augmentation de l’épaisseur de coupe n’influence pas 
l’amplitude des courbes, et donc les valeurs d’atténuation aux RX. Néanmoins, les valeurs CT 
obtenues quand un mouvement est appliqué sont inférieures à celles obtenues quand aucun 
mouvement n’a lieu. 
Quand aucun mouvement n’est appliqué durant l’acquisition, plus le filtre de reconstruction est 
mou, plus les valeurs d’atténuation aux RX de la calcification 1 sont faibles et plus la largeur à mi 
hauteur du profil d’intensité est faible (Figure 131g). Quand le fantôme est soumis à un 
mouvement, l’allure et l’amplitude des profils d’intensité ne varient pas quand le filtre de 
reconstruction change. 
 

VII.2.2.6. Discussion et conclusion 
 

Dans cette étude, nous avons montré de quelle manière les paramètres d’acquisition 
influençaient la qualité de l’image. Nous avons également montré que, quand un mouvement 
est appliqué au fantôme durant l’acquisition, la modification des paramètres d’acquisition 
n’entraîne plus les mêmes résultats. Cette influence des paramètres d’acquisition, avec ou sans 
mouvement, se traduit par la diminution des valeurs d’atténuation aux RX et par la déformation 
des objets étudiés.  
Nous avons vu que l’augmentation de la durée de rotation du tube à RX entraîne une diminution 
du bruit dans les images CT axiales. L’impact de cette durée de rotation diffère si un mouvement 
est appliqué au fantôme durant l’acquisition. Quand un mouvement a lieu, l’augmentation de la 
durée de rotation induit une diminution des valeurs d’atténuation, une forte déformation de 
l’objet scanné et une augmentation du volume mesuré. La déformation et l’augmentation de 
volume peuvent s’expliquer par l’effet de volume partiel mais aussi par l’effet de durcissement 
de faisceau (qui sera d’autant plus important que l’objet scanné sera dense). La diminution des 
valeurs CT peut facilement être expliquée par le moyennage volumique partiel. En effet, plus la 
durée de rotation est grande, plus l’acquisition est longue et, par conséquent, plus l’effet de 
volume partiel sera prépondérant. Pour minimiser le temps d’acquisition et donc réduire au 
maximum les artefacts de mouvement, la durée de rotation du tube doit être diminuée [3]. Ici, 
la plus faible durée de rotation du tube utilisée était égale à 0,35 s. Elle est encore trop 
importante pour pouvoir espérer s’affranchir du mouvement. En effet, Ritchie et al. [4] ont 
démontré que la durée de rotation du tube nécessaire pour éliminer les artefacts de 
mouvement causés par une respiration calme est égale à 0,0953 s. Pour éliminer les artefacts de 
mouvement pendant l’observation des artères coronaires, il estime cette durée à 0,05 ms. La 
résolution en z est affectée par la durée de rotation du fait de la corrélation entre la résolution 
temporelle et la somme des données nécessaires à la reconstruction du volume [3]. Une autre 
solution possible pour tenter de réduire le temps d’acquisition, et donc les artefacts de 
mouvement, est d’augmenter le pitch [3, 5]. Nous avons montré qu’une augmentation du bruit 
dans l’image résultait de l’augmentation du pitch. Néanmoins, les variations de pitch n’influent 
pas sur la détectabilité des objets étudiés. Il est nécessaire de faire attention à ce que le pitch ne 
soit pas supérieur à l’épaisseur de coupe nominale, il en résulterait une dégradation du profil 
d’intensité [6]. Pour éviter les imprécisions dues au moyennage volumique partiel, il est 
également possible de choisir la plus petite épaisseur de coupe possible. En effet, il est essentiel 
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d’utiliser la plus petite épaisseur de coupe pour s’assurer de la précision des valeurs 
d’atténuation [7]. Mais diminuer l’épaisseur de coupe entraîne deux effets opposés. La 
détection des calcifications est améliorée (valeurs d’atténuation plus précises, petites 
calcifications plus facilement détectables..) mais le bruit est fortement augmenté [8-10]. 
Nous avons également démontré ici, que quand aucun mouvement n’est appliqué au fantôme, 
plus le filtre de reconstruction est doux, plus les valeurs d’atténuations aux RX de notre 
calcification à haute densité sont faibles, plus la largeur à mi hauteur du profil d’intensité et le 
volume sont faibles et plus le niveau de bruit est faible dans l’image. Ceci prouve bien qu’il est 
important de choisir le filtre approprié à l’examen. Par exemple, si l’on veut détecter des objets 
de faible densité, il est conseillé d’utiliser des filtres doux afin de limiter le bruit. Le tableau XXIII 
récapitule les différents effets des paramètres d’acquisition testés sur la qualité de l’image. 
 

 
Tableau XXIII: Influence de chaque paramètre d’acquisition testé et du mouvement sur le critère d’évaluation 

choisi. [ = ] pas d’ influence, [ ↑ ] augmentation du critère, [ ↓ ] diminution du critère. 
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VIII. Correction des artefacts de mouvement dans le sinogramme 
 

Les résultats présentés dans le chapitre IX sont issus de travaux réalisés par mesdemoiselles Maélène Lohezic et 
Pauline Roca, élèves ingénieures SUPELEC, que j’ai eu l’opportunité et le plaisir d’encadrer lors de l’année 
universitaire 2006-2007. 
 
Ils ont donné lieu à un article : 
Lohezic M., Roca P., Grosjean R., Pietquin O., Collette J.-L., Chevaillier B., Felblinger J.  
Motion artifact correction in sinogram space. 
En attente de soumission. 
 

VIII.1. Introduction 
 

Malgré toutes les innovations que la scanographie a connu ces dernières années (mode 
spiralé [1], introduction des acquisitions volumiques [2], gating cardiaque [3], augmentation de 
la vitesse de rotation du tube à RX, augmentation du pitch, diminution de l’épaisseur de coupe 
nominale [4]…) les mouvements volontaires ou involontaires du patient durant l’acquisition sont 
toujours un problème. Ils engendrent des artefacts de mouvement qui peuvent soit masquer un 
détail anatomique important, soit imiter une pathologie [5]. Ces artefacts sont principalement 
dus au fait que les algorithmes de reconstruction ne tiennent pas compte des mouvements 
éventuels du patient. Pour les corriger, différentes options sont envisageables : modifier les 
algorithmes de reconstruction [6] ou corriger les mouvements dans le sinogramme (cf. II.3.) [7-
9]. Puisque nous n’avons pas accès aux algorithmes de reconstruction des constructeurs, nous 
avons basé nos recherches sur la correction du mouvement directement dans le sinogramme. 
L’étude présentée ici est basée sur les théories et les travaux de Lu et al. [9]. Dans cette étude, 
le mouvement a été déterminé en utilisant plusieurs points nodaux très denses et facilement 
identifiables dans le sinogramme. Ces points nodaux représentent des calcifications, des calculs 
ou des marqueurs placés sur le patient. Il est important de noter que ces points nodaux peuvent 
ne pas se trouver dans la coupe d’intérêt ou être difficiles à détecter dans les projections du fait 
de la complexité du sinogramme. Le but de cette étude est d’utiliser des informations 
physiologiques fournies par des capteurs externes [10] et un modèle de respiration approprié 
pour tenter de corriger les artefacts de mouvement directement dans le sinogramme sans 
modifier les algorithmes de reconstruction. 
 

VIII.2. Théorie 
 

VIII.2.1. Notations 
 

L’espace image est décrit à l’aide de coordonnées cartésiennes (x, y). L’image à 
reconstruire, c'est-à-dire, l’objet statique, est la fonction f0(x, y). L’espace de Radon est 
représenté à l’aide des variables (p, θ) où p correspond à la position du rayon dans le faisceau 
parallèle et θ correspond à l’angle d’acquisition (Figure 138). Les variables correspondant aux 
données corrompues par le mouvement seront affectées d’un « ‘ ». 
 

VIII.2.2. Modèle de mouvement respiratoire 
 

Un modèle de respiration global et plan, décrit par Lu et al. [9] a été choisi. Il repose sur 
une dilatation suivant les axes x et y en prenant comme point fixe (x0, y0). Ce point correspond, 
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en clinique, au point de contact entre le patient et la table du scanner. Ainsi, pour un objet 
statique décrit par la fonction f0(x, y), l’objet déformé ft est décrit en fonction du temps t par : 

))('),('(),( 0 tytxfyxft =  

avec : 
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+−=
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00
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Les fonctions σX et σY sont liées aux données physiologiques et au mouvement qui a réellement 
lieu durant l’acquisition. Nous considérerons que ces paramètres sont parfaitement connus à 
tout moment de l’acquisition grâce à la ceinture pneumatique ou aux capteurs ECG [10]. 
 

 
Figure 138 : Mouvement du fantôme et sytème de coordonnées. (a) Position initale. (b) Après dilatation. 

 

VIII.2.3. Sinogramme corrompu 
 

L’angle d’acquisition étant linéairement dépendant du temps durant l’acquisition CT, les 
fonctions dépendantes du temps (39) et (40) peuvent également s’exprimer en fonction de 
l’angle d’acquisition θ. L’objet déformé peut alors être exprimé sous la forme : 

 

t 0f (x, y)= f (x'(θ'), y'(θ'))  

où : 

0 0'( ') ( ')( - )xx θ σ θ x x x= +  

0 0'( ') ( ')( - )yy θ σ θ y y y= +  
 

Avec les notations (41) et (42), et en décrivant l’image par la fonction f(x, y), on obtient 
l’expression suivante pour la tranformée de Radon : 
 

ˆ ( , ) ( , ) ( ( cos( ) sin( )))f p f x y p x y dxdyθ δ θ θ= − +∫∫  

Dans le cas où il y a mouvement, on obtient : 
 

ˆ '( ', ') ( '( '), '( ')) ( ' ( '( ') cos( ') '( ')sin( '))) ' 'f p f x y p x y dx dyθθ θ θ δ θ θ θ θ= − +∫ ∫  

(40) 

(42) 

(39) 

(41) 

(43) 

(44) 

a) b) 
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On peut alors montrer la relation suivante :  
 

ˆ ˆ'( ', ') ( ') ( , )f p k f pθ θ θ=  
 

Où : 

( ')sin '
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( ')cos '
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σ θ θ
θ

σ θ θ
=  
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p p
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θ θθ
θ
−=  

 
2 2( ') ( ( ') cos ') ( ( ')sin ')x yk θ σ θ θ σ θ θ= +  

 

0 0 0( ') (1 ( '))cos ' (1 ( '))sin 'x yp x yθ σ θ θ σ θ θ= − + −  
 

On peut ainsi obtenir, à partir du sinogramme corrompu par le mouvement respiratoire et des 
caractéristiques du mouvement, le sinogramme corrigé correspondant à une acquisition 
réalisée sans mouvement. 
 

VIII.3. Matériel et méthodes 
 

Nous présentons ici une méthode pour réduire les artefacts présents dans les images CT et 
dus aux mouvements respiratoires. Cette méthode est appliquée directement dans le plan de 
Radon (i.e dans le sinogramme) et intègre des informations physiologiques obtenues durant 
l’examen à l’aide de capteurs externes tels que la ceinture pneumatique ou l’ECG. Notre 
méthode a été testée sur des données parallèles simulées et corrompues par un mouvement 
respiratoire simplifié. 
 

VIII.3.1. Données simulées 
 

La simulation des données a été mise en œuvre sous l’environnement MatlabTM 
(Mathworks, Ma, USA). Les fantômes créés sont composés de plusieurs ellipses possédant 
chacune une densité ρ différente. Le fantôme simple simulé est composé d’une grande ellipse 
de faible densité et d’une petite ellipse de forte densité simulant une calcification (ou un calcul). 
Nous avons également utilisé le fantôme Shepp-Logan implémenté sous Matlab. Dans les deux 
cas, les fantômes sont contenus dans un carré de 255 x 255 pixels. Pour générer le sinogramme 
« sans mouvement », la transformée de Radon, implémentée elle aussi sous Matlab, a été 
utilisée. Une acquisition sur 360° avec un incrément angulaire de 0,5° a été simulée. Pour 
générer un sinogramme « corrompu par le mouvement », pour chaque angle d’acquisition, les 
ellipses composant le fantôme ont été déformées suivant le modèle de mouvement respiratoire 
(40). La transformée de Radon est ensuite appliquée pour cet angle. Étant donné le caractère 
pseudopériodique du mouvement physiologique, nous avons utilisé des combinaisons de 
fonctions sinusoïdales comme fonctions de déformation σx(t) et σy(t). 
 
 
 
 
 

(46) 

(47) 

(48) 

(49) 

(45) 
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VIII.3.2. Correction de mouvement 
 

On a vu dans la partie VIII.2 qu’en connaissant les paramètres du mouvement σx, σy, x0 et 
y0, un sinogramme corrigé pouvait être obtenu à partir des données corrompues par le 
mouvement. Pour déterminer ces paramètres, une étape de calibration préliminaire doit être 
réalisée en enregistrant des données des capteurs externes et en estimant le mouvement 
respiratoire. Ensuite, une régression peut permettre de lier les informations physiologiques et 
les paramètres du mouvement qui a lieu durant l’acquisition.  
Une fois que les paramètres du mouvement ont été déterminés pour toutes les coordonnées (p, 
θ) correspondant au sinogramme « sans mouvement », les coordonnées (p’, θ’)  correspondant 
au sinogramme corrompu sont calculées à partir de (46) et de (47). L’équation (46) n’étant pas 
inversible, nous sommes obligés d’utiliser la formule  

( ')
arctan

( ') tan( ')
y

x

σ θ
θ

σ θ θ

 
=  

 
 

Elle nous permet de construite une table liant θ’ , qui est dépendant de l’acquisition, et θ. Pour 
chaque θ du sinogramme corrigé, la valeur la plus proche est cherchée dans cette table et 
l’angle d’acquisition correspondant θ’ (θ) est sélectionné. Une fois cet angle déterminé, les 
coefficients k et p0 peuvent être calculés ((48) et (49)). En inversant (48), on trouve la 
coordonnée du sinogramme corrompu p’ pour une coordonnée p donnée : 

0'( , ) ( '( )) ( '( ))p θ p k θ θ p p θ θ= +  

Finalement, la formule (45) est utilisée pour corriger le sinogramme. 
Pour implémenter la correction de mouvement dans l’espace de Radon, il est nécessaire de faire 
attention à remplir complètement le sinogramme corrigé. Si ce n’est pas le cas, les données 
manquantes peuvent conduire à de sévères artefacts dans l’image reconstruite. Le sinogramme 
corrigé (p, θ) est donc entièrement parcouru et les (p’, θ’ ) correspondant sont alors déterminés. 
Le lissage du sinogramme est également critique puisque des discontinuités peuvent dégrader la 
qualité de l’image reconstruite. Après avoir inversé (47), nous pouvons facilement choisir la 
valeur p’ acquise la plus proche (interpolation plus proche voisin) ou considérer les deux valeurs 
acquises les plus proches et appliquer une interpolation linéaire, ce qui donne des images de 
meilleure qualité. Une fois le sinogramme corrigé généré à partir du sinogramme corrompu et 
des informations sur le mouvement, un algorithme classique de reconstruction est utilisé pour 
obtenir des images corrigées. Ici, nous avons appliqué la méthode de rétroprojection filtrée. 
 

VIII.3.3. Validation 
 

Afin de valider notre méthode, la qualité des images reconstruites a été évaluée en les 
comparant avec une image obtenue sans mouvement. Différents critères ont été retenus : 
l’erreur moyenne absolue (EMA, plus elle sera faible et plus l’image comparée sera proche de 
celle obtenue en statique) et l’information mutuelle (IM, plus elle sera élevée et plus l’image 
comparée sera proche de celle obtenue en statique). La qualité de l’image est également été 
quantifiée à l’aide de l’entropie de l’image (EI, plus elle sera faible et plus l’image comparée sera 
proche de celle obtenue en statique) afin de quantifier le signal de dispersion (l’entropie 
augmentant avec le bruit ou le flou). 
 
 
 

(50). 

(51). 
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VIII.4. Résultats 
 

VIII.4.1. Données simulées 
 

La figure 1 présente les données simulées utilisées au cours de cette étude. Les effets du 
mouvement sur le sinogramme et sur l’image reconstruite sont clairement visibles. Le 
sinogramme « corrompu par le mouvement » (Figure 139b, gauche) montre des 
inhomogénéités de densité et sa forme est distordue. L’image reconstruite correspondante 
(Figure 139b, droite) présente de sévères artefacts de mouvement : dédoublement  de l’ellipse 
de haute densité, déformation de l’ellipse principale de faible densité. Des résultats similaires 
sont obtenus avec le fantôme Shepp-Logan (Figure 140). L’image obtenue sans mouvement 
(Figure 139a et 140a, droite) est considérée comme l’image de référence pour les critères de 
comparaison d’images (EMA et IM). 
 

 
Figure 139 : Notre fantôme « ellipse ». Sinogramme simulé et image reconstruite 

sans (a) et avec (b) mouvement. 
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Figure 140 : Fantôme Shepp-Logan.  Sinogramme simulé et image reconstruite 

sans (a) et avec (b) mouvement. 
 

VIII.4.2. Correction de mouvement – modèle concordant 
 

VIII.4.2.1. Fantôme « ellipse » 
 

En utilisant la méthode de correction de mouvement présentée ci-dessus et les mêmes 
fonctions de déformation que celles utilisées pour générer le sinogramme corrompu, nous 
obtenons les sinogrammes corrigés et les images reconstruites correspondantes (Figure 141). 

 

 
Figure 141 : Sinogrammes corrigés (à gauche) et images reconstruites (à droite) 

avec interpolation plus proche voisin (a) et avec interpolation linéaire (b). 
(Fantôme « ellipse ») 
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Dans les sinogrammes corrigés (Figure 141, gauche), des inhomogénéités de densités peuvent 
être observées : faible densité autour de p = π et densité élevée pour p > π. Néanmoins, les 
contours du sinogramme redeviennent conformes à ceux observés lorsqu’il n’y a pas de 
mouvement et la trace de l’ellipse de forte densité peut à nouveau être clairement identifiée. 
De plus, on peut remarquer les effets de l’interpolation linéaire. Le sinogramme est en effet plus 
lisse (Figure 141b) avec que sans (Figure 141a). Les images reconstruites à partir de ces 
sinogrammes (Figure 159, droite) sont visuellement de meilleure qualité que celles obtenues 
sans correction (Figure 139b, droite). L’ellipse principale de faible densité a, à nouveau, une 
forme nette et il y a un bien un seul élément de forte densité. De plus, les courbes tangentes au 
fantôme présentes dans l’image corrigée sans interpolation linéaire (Figure 141a) disparaissent 
quand l’interpolation est appliquée (Figure 141b). 
 

 
Tableau XXIV : Comparaison des images reconstruites sans et avec notre méthode de correction des mouvement. 
(Utilisation du fantôme « ellipse »). EMA : Erreur Moyenne Absolue, IM : Information Mutuelle, EI : Entropie de 
l’Image. 
 

Les trois critères de comparaison utilisés montrent que notre méthode de correction a une 
action bénéfique sur la qualité de l’image. De plus, la qualité de l’image est meilleure quand 
l’interpolation linèaire est appliquée (Figure XXIV). 
 

VIII.4.2.2. Fantôme Shepp-Logan 
 

Pour le fantôme Shepp-Logan, des résultats similaires peuvent être observés. Les 
sinogrammes corrigés (Figure 142, gauche) sont visuellement très similaires à ceux obtenus sans 
mouvement (Figure 140a, gauche). Il apparaît cependant quelques inhomogénéités de densité. 
La plupart des artefacts de mouvement, présents dans l’image obtenue avec mouvement et non 
corrigée (Figure 140b, droite), est ici supprimé. Néanmoins il apparaît encore quelques artefacts 
de raies autour du fantôme (Figure 142a, droite). L’application de l’interpolation linéaire permet 
d’obtenir un sinogramme plus lisse et une image visuellement plus proche de celle obtenue sans 
mouvement. L’impression visuelle est confirmée par le calcul des critères de comparaison 
(Tableau XXV). Une amélioration de la qualité globale de l’image est observée quand la 
correction de mouvement est appliquée. Mais contrairement aux images du fantôme « ellipse », 
l’information mutuelle et l’erreur moyenne absolue montrent que les images sont plus proches 
de l’image sans mouvement quand l’interpolation plus proche voisin est appliquée. Néanmoins, 
d’après le critère de l’entropie, la qualité de l’image est meilleure lorsque l’interpolation linéaire 
est utilisée  
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Figure 142 : Sinogrammes corrigés (à gauche) et images reconstruites (à droite) 

avec interpolation plus proche voisin (a) et avec interpolation linéaire (b). 
(Fantôme Shepp-Logan) 

 
 

 
Tableau XXV : Comparaison des images reconstruites sans et avec notre méthode de correction de mouvement. 
(Utilisation du fantôme Shepp-Logan). EMA : Erreur Moyenne Absolue, IM : Information Mutuelle, EI : Entropie de 
l’Image. 
 

VIII.4.3. Correction de mouvement – modèle non concordant 
 

Pour étudier l’effet de l’erreur d’estimation du mouvement sur notre méthode de 
correction, du bruit gaussien a été ajouté aux fonctions de déformation durant la simulation du 
sinogramme corrompu par le mouvement. L’importance du bruit a été étudiée en mesurant sa 
moyenne et son écart type. L’amplitude du mouvement était de 0,25. 
En utilisant le fantôme « ellipse » et en appliquant l’interpolation linéaire sur la coordonnée p’, 
on montre que quand l’écart type de l’erreur augmente, l’entropie de l’image (EI) augmente 
également et l’erreur moyenne absolue (EMA) reste constante (Figure 143a). A l’inverse, quand 
la moyenne de l’erreur augmente, l’entropie de l’image (EI) reste constante et l’erreur moyenne 
absolue (EMA) augmente (Figure 143b). Des résultats similaires sont trouvés quand 
l’interpolation plus proche voisin est appliquée et pour le fantôme Shepp-Logan. 
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Figure 143 : Effet d’une mauvaise estimation du mouvement en fonction de l’écart type (a) et de la moyenne (b) de 
l’erreur d’estimation. 
 

VIII.5. Discussion et conclusion 
 

Nous avons présenté lors de cette étude une méthode de correction des artefacts de 
mouvement pouvant s’appliquer directement dans l’espace de Radon. Si l’on dispose d’une 
estimation du mouvement qui a lieu durant l’acquisition, elle permet de réduire 
considérablement les artefacts dans les images reconstruites. Elle est basée sur un 
réarrangement des données dans le sinogramme en fonction de l’estimation du mouvement. Ce 
réarrangement peut être fait avec ou sans interpolation, mais l’interpolation permet d’obtenir 
des images d’une qualité encore meilleure. Les images sont ensuite reconstruites à l’aide d’un 
algorithme de reconstruction standard (ici une méthode par rétroprojection filtrée est utilisée). 
N’importe quelle technique de reconstruction peut être appliquée aux sinogrammes corrigés, ce 
qui permet à notre méthode de ne pas être dépendante d’une technique de reconstruction et 
donc d’un constructeur. 
Les critères de comparaison d’images utilisés montrent que la qualité des images est nettement 
améliorée lorsque notre méthode de correction de mouvement est appliquée 
(indépendamment de l’interpolation appliquée). Mais si la correction avec l’interpolation plus 
proche voisin des coordonnées p donnent parfois de meilleurs résultats en terme d’erreur 
moyenne absolue (EMA) et d’information mutuelle (IM), les images obtenues avec 
l’interpolation linéaire présentent moins d’artefacts de mouvement et sont toujours de 
meilleure qualité si l’on se réfère à l’entropie de l’image (EI). Cela peut s’expliquer par le fait que 
les images obtenues avec l’interpolation linéaire sont moins distordues. Réaliser une étape de 
recalage avant de comparer les images permettrait d’obtenir de meilleurs scores avec les 
critères EMA et IM. Appliquer l’interpolation linéaire durant le réarrangement des données dans 
le sinogramme permet donc d’obtenir des images de meilleure qualité. Nous avons réalisé, ici, 
une simple interpolation linéaire sur les coordonnées p. Les effets d’interpolations plus 
complexes (cubique, spline…) ou de l’interpolation des deux coordonnées du sinogramme p et θ 
restent à étudier. Il est néanmoins fort probable que ce type d’interpolation permette 
d’améliorer encore la correction. 
Nos travaux portent sur des données parallèles. Une méthode de correction similaire peut être 
envisagée pour des données issues d’une géométrie en éventail. En effet, Roux [11] a montré 
qu’une relation existait entre le sinogramme fan beam corrompu par le mouvement et le 
sinogramme parallèle obtenu sans mouvement. Une correction 3D serait également possible 
avec des données cone beam et permettait alors de corriger toutes les composantes spatiales 

a) b) 
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du mouvement respiratoire. Une telle correction est beaucoup plus complexe et prendrait 
probablement beaucoup plus de temps. 
Dans cette étude, un mouvement respiratoire très simple a été choisi. Ce mouvement n’est pas 
ou peu réaliste. Du bruit a été ajouté lors de la simulation afin de pouvoir évaluer si elle pouvait 
être appliquée sur des données corrompues par la respiration. Le modèle non-concordant 
dégrade la qualité de la reconstruction. On peut néanmoins remarquer que la qualité de l’image 
est affectée (l’entropie diminue) par l’écart type de l’erreur d’estimation. Les artefacts sont 
alors engendrés par une mauvaise estimation de la variation du mouvement respiratoire. D’un 
autre côté, la moyenne de l’erreur n’a presque pas d’influence sur l’entropie de l’image mais 
affecte les similitudes entre l’image corrigée et l’image statique (les images reconstruites sont 
translatées par rapport à l’image statique, mais le fantôme est peu affecté). Cela prouve bien 
qu’une estimation biaisée du mouvement dégrade peu la qualité de l’image reconstruite 
corrigée. Une étude de l’effet d’autres types d’erreurs d’estimation de mouvement et des tests 
sur des données simulées corrompues par le mouvement respiratoire réel doivent encore être 
réalisés. 
Les résultats présentés ici démontrent la pertinence de notre méthode de correction. D’autres 
travaux doivent être réalisés pour appliquer cette méthode à des mouvements plus réalistes, à 
d’autres géométries et à des données non simulées émanant d’un scanner. 
Cette étude peut être considérée comme une étude préliminaire qui ouvre la porte à de 
nombreux travaux futurs. Elle permet de poser les bases de la technique et les problèmes que 
l’on peut rencontrer lors de l’application d’une telle méthode. En se basant sur les principes 
énoncés ici de nombreuses études pourront être lancées. 
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IX. Application à un cas clinique : les calculs rénaux 
 

IX.1. Les reins et l’appareil urinaire 
 

Le système urinaire se compose de différentes parties: les 2 reins (fonction de filtration, 
sécrétion et réabsorption), la vessie (fonction de réservoir), les uretères et l'urètre (fonction de 
conduction) (Figure 144). 
Les reins filtrent le sang pour le débarrasser des déchets métaboliques produits par les cellules 
des tissus et organes. Chaque minute 600 ml de sang arrivent dans chaque rein par l'artère 
rénale. Cela correspond à environ 20% du débit cardiaque. La formation de l'urine implique 
plusieurs étapes, elle consiste d'une part en une filtration glomérulaire et d'autre part en une 
réabsorption et une sécrétion dans les différents segments du tube urinaire. Le filtrat final 
(l'urine) est ensuite déversé dans les calices et parvient ainsi au bassinet. L'urine est transportée 
hors des reins par les uretères et amenée dans la vessie, avant d'être excrétée hors de 
l'organisme par l'urètre. La production d'urine est d'environ 1,5 litres/24 heures. 
L'urine contient principalement de l'eau, de l'urée, de l'acide urique, de l'ammoniaque, des 
électrolytes ainsi que des toxiques exogènes. L'urine ne contient normalement pas de protéines, 
ni de glucides ou de lipides. La présence de ces substances dans l'urine est un indice d'une 
pathologie. 
 

IX.1.1. Le rein 
 

Le rein est l'organe qui permet l'élaboration et l'excrétion de l'urine. Il est le plus souvent 
pair, situé dans l'abdomen, en arrière du péritoine, entre la 11e vertèbre dorsale et la 3e 
lombaire (pour le rein gauche) et entre la 12e et l'espace entre la 3e et la 4e lombaire (pour le 
rein droit). Le rein est donc rétro-péritonéal. En moyenne, un rein pèse environ 170 g et mesure 
12 cm de haut. Les reins produisent de l'urine après une filtration du sang en continu. Une fois 
produite, l'urine est recueillie dans la partie centrale du rein que l'on appelle le bassinet (Figure 
144). Cette structure se prolonge par un petit canal, l'uretère, allant du rein jusqu'à la vessie. La 
vessie est constituée d'une poche imperméable qui peut se contracter. Elle est située à environ 
30 cm en dessous des reins, en arrière du pubis (articulation la plus antérieure du bassin située 
en arrière du mont de Vénus chez la femme) (Figure 144). La distension de la vessie entraîne le 
besoin d'uriner, mais le choix du moment de la miction (évacuation de l'urine) est sous le 
contrôle de la volonté. On appelle cela la continence urinaire. L'urine (qui est un liquide jaune 
citrin légèrement salé et un peu acide) peut sortir de la vessie après le relâchement du sphincter 
(muscle ayant la capacité de fermer ou d'ouvrir un orifice naturel). Elle débouche alors chez la 
femme au niveau de la vulve, et chez l'homme à l'extrémité du pénis à travers le méat urinaire 
(Figure 144). 
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Figure 144: Appareil genito-urinaire de l’homme (a) et de la femme (b) 

 

IX.1.1.1. Anatomie du rein 
 

IX.1.1.1.1. Le néphron 
 

La structure du rein est complexe : il est constitué par la juxtaposition de millions de 
"petits reins" miniatures. Chacune de ces structures microscopiques possède la fonction de 
filtration et constitue une unité anatomique appelée néphron. 
Les néphrons, dont le nombre est supérieur au million pour un rein, comportent chacun un petit 
tube appelé le tube urinifère (Figure 145). Autour de lui s'organise un réseau de capillaires 
(vaisseaux de très petit diamètre), au niveau desquels les échanges entre le sang et l'urine vont 

a) 

b) 
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se faire. La première partie du néphron est constituée par une structure appelée le glomérule 
ou corpuscule de Bowman. Il s'agit d'une sorte de poche composée d'une double paroi 
extrêmement fine où vient se loger un enchevêtrement de toutes petites artérioles appelé le 
peloton capillaire du glomérule ou glomérule de Malpighi (Figure 146). 
Ce petit amas de glandes et de vaisseaux est l'élément qui assure la filtration du sang. Les 
glomérules de Bowman constituent la partie externe du rein appelée également zone corticale. 
La deuxième partie du néphron est constituée par le tube contourné. Il fait suite à la capsule de 
Bowman et l'on distingue trois segments en forme d'épingle à cheveux : le tubule proximal. A la 
suite de la capsule de Bowman se trouvent l'anse de Henle puis le tubule distal. Chaque tube 
débouche dans un canal commun à plusieurs néphrons : le canal collecteur, qui s'ouvre dans le 
bassinet au départ de l'uretère. Les tubules profonds constituent la médulla (Figure 146). 
 

 
Figure 145 : Le néphron est l’unité fonctionnelle de base du rein. Chaque rein contient 400 000 à un million de 
néphrons. Le néphron comprend le glomérule et le tube associé qui aboutit au collecteur. L’urine est formé par 
filtration dans le glomérule et est ensuite modifiée dans le tubule par réabsorption et sécrétion de substances.  
 

IX.1.1.1.2. Le parenchyme rénal 
 

Le parenchyme rénal est divisé en deux zones : le cortex et la zone médullaire (Figure 145). 
La zone corticale, d'une épaisseur de 1 cm, constitue une zone granuleuse comprenant le 
labyrinthe (région s'étendant entre les irradiations médullaires), les colonnes de Bertin (régions 
situées entre les pyramides rénales ou pyramides de Malpighi). Dans la zone corticale se 
trouvent les corpuscules rénaux, les tubules contournés proximaux et distaux, une partie des 
tubes collecteurs, ainsi que les irradiations médullaires (Figure 145 & Figure 146). 



Chapitre IX – Application à un cas clinique : les calculs rénaux 

 
 

- 157 - 

La zone médullaire a un aspect strié et une couleur rouge foncée dans la partie externe et plus 
pâle dans sa partie interne. Elle est disposée concentriquement autour du sinus (Figure 146). 
Elle contient : 
- des structures coniques appelées pyramides rénales (ou pyramides de Malpighi). La base des 
pyramides rénales est parallèle au bord convexe du rein. La pointe de la pyramide est la papille. 
La pointe de chaque papille rénale est coiffée par un conduit en forme d'entonnoir très fin 
appelé petit calice. La réunion de plusieurs petits calices forme un grand calice. Il en existe 
normalement trois par rein. Ceux-ci se rejoignent pour former le bassinet (Figure 146). 
- des irradiations médullaires aussi appelées radiations médullaires partent de la base des 
pyramides pour s'infiltrer dans la zone corticale. Les irradiations médullaires contiennent la 
partie initiale des tubes collecteurs et des portions plus ou moins longues des anses de Henle 
des glomérules corticaux (Figure 145 & Figure 146). 
Le rein est creusé à sa partie interne par une cavité appelée sinus rénal, dans lequel 
s'implantent les papilles. Aux papilles font suite les petits calices puis les grands calices, le 
bassinet et la portion initiale de l'uretère. Le sinus rénal abrite également dans un tissu 
conjonctivo-graisseux l'artère et la veine rénales, ainsi que leurs branches, les vaisseaux 
lymphatiques et les faisceaux nerveux rénaux. Chaque lobe est formé par une pyramide rénale, 
les irradiations médullaires qui s'en détachent et la zone corticale adjacente. 
 

 
 
 
Figure 146 : Anatomie du rein. 

1. Uretère 
2. Bassinet 
3. Veine rénale 
4. Artère rénale 
5. Grand calice 
6. Petit calice 
7. Zone Corticale 
8. Irradiation médullaire 
9. Colonne de Bertin 
10. Pyramide de Malpighi 
11. Sinus rénal 
12. Capsule rénale 
13. Papille rénale 

 
 
 

IX.1.1.2. Physiologie du rein 
 

Les reins effectuent une filtration sélective en gardant les grosses molécules utiles à 
l'organisme (par exemple les protéines) et en laissant passer les petites molécules comme le 
sodium ou le glucose (sucre). Si l'organisme a besoin de ces éléments (dans certaines 
pathologies), les reins diminuent leur élimination. Quant à l'urée et la créatinine, éminemment 
toxiques pour l'organisme, elles ne doivent pas s'accumuler dans le sang et sont constamment 
éliminés par les urines, même quand leur taux sanguin est bas. Chaque jour, les néphrons 
drainent 300 fois le sang contenu dans l'organisme, soit environ 1600 litres en 24 h. Un homme 
peut normalement produire 1,5 l d'urine par jour. Bien entendu, cette quantité varie beaucoup 
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en fonction de la prise liquidienne mais aussi de la transpiration, des hémorragies et des 
vomissements... Grâce aux reins, il existe dans l'organisme un maintien constant de ce que l'on 
appelle l'équilibre homéostasique, permettant les échanges de l'eau et des sels minéraux à 
travers l'organisme, ainsi que la régulation de l'acidité sanguine, sans laquelle aucune fonction 
vitale n'est possible. Les reins sont capables de régulariser l'hypertension artérielle en sécrétant 
une hormone, la rénine. Le rein est également capable d'élaborer une autre hormone, 
l'érythropoïétine, susceptible de stimuler la fabrication d'hématies (globules rouges). D'autres 
hormones sont susceptibles de moduler la quantité de substances à réabsorber par les tubules 
rénaux : ce sont essentiellement l'hormone antidiurétique et l'aldostérone. L'hormone 
antidiurétique est sécrétée par l'hypophyse (glande située à la base du cerveau et placée sous 
les ordres de l'hypothalamus). Cette hormone a pour rôle de favoriser la rétention de l'eau en 
permettant aux tubules collecteurs d'être plus perméables à celle-ci. Ainsi, en cas de forte 
chaleur, l'organisme, perdant énormément d'eau à cause la transpiration, va éliminer des urines 
à la fois plus concentrées et en quantité moindre. La seconde hormone appelée aldostérone est 
fabriquée par les deux glandes surrénales situées au pôle supérieur de chacun des reins. Cette 
hormone a pour but d'augmenter la réabsorption rénale du sodium. Dès que la quantité de 
celui-ci dans le sang est basse (transpiration ou diarrhée importante), la quantité d'aldostérone 
va augmenter entraînant ainsi une augmentation de la réabsorption du sel. Enfin, 
l'érythropoïétine, en dehors du fait de stimuler la synthèse des globules rouges dans la moelle 
osseuse, permet également celle de la vitamine D et exerce ainsi un rôle essentiel dans la 
minéralisation de l'os. 
 

IX.1.2. Les voies excrétrices de l’urine 
 

Les voies excrétrices de l'urine sont formées de plusieurs parties: les calices mineurs et 
majeurs, le bassinet, les deux uretères, la vessie et l'urètre (Figure 147). 
 

     
 

IX.1.2.1. L’urothélium 
 

L'urothélium (ou épithélium de transition) tapisse la muqueuse des calices, du bassinet, de 
l'uretère, de la vessie et de la partie proximale de l'urètre. L'urothélium est un épithélium 
pseudostratifié polymorphe dont l’épaisseur dépend de l’extension de la voie urinaire qu’il 
tapisse. Lorsque la voie urinaire est vide, on observe une couche dense de petites cellules 
cubiques basales, une couche de cellules intermédiaires de forme polygonale et une couche de 
cellules superficielles en forme de parapluie, appelées cellules de recouvrement. Lorsque la voie 
urinaire est pleine, l’épithélium s’étire et devient moins épais. Les cellules sont aplaties. 
 

Figure 147: Voies urinaires. 
1. Petit Calice 
2. Grand Calice 
3. Bassinet 
4. Uretère 
5. Vessie 
6. Urètre 
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IX.1.2.2. Calice et bassinet 
 

La pointe de chaque papille rénale est coiffée par un conduit en forme d'entonnoir très fin 
appelé petit calice. La réunion de plusieurs petits calices forme un grand calice. Il en existe 
normalement trois par rein. Ceux-ci se rejoignent pour former le bassinet (Figure 146 & Figure 
147). Chaque petit calice est formé de deux parties: une partie conique coiffant la papille rénale 
dont les 2 feuillets délimitent l'espace péricaliciel (fornix) et une tige calicielle. Le feuillet interne 
de la partie conique adhère au parenchyme papillaire et est tapissé par un urothélium criblé de 
pores qui s'abouchent aux tubes collecteurs. L'urine coule depuis les tubes collecteurs dans 
l'espace péricaliciel. 
Le bassinet est un réservoir en forme d'entonnoir localisé à la hauteur du hile qui s'ouvre dans 
l'uretère (Figure 146 & Figure 147). La composition histologique de sa paroi est la même que 
celle de l'uretère proximale. La contraction de la musculature lisse se trouvant dans la 
musculeuse de la paroi des calices et du bassinet propulse l'urine. A certains endroits, les 
faisceaux musculaires jouent aussi un rôle de sphincter ayant pour but de faciliter l'évacuation 
de l'urine et d’empêcher son reflux. Tout d’abord, l'urine s'accumule dans un calice, lorsque 
celui-ci est plein le sphincter du calice s'ouvre et celui du fornix se contracte. L'urine s'écoule 
vers le bassinet. Lorsque le bassinet est rempli à un certain niveau, le sphincter pyélique se 
relâche, la musculature du bassinet se contracte et l'urine s'écoule dans l'uretère. 
 

IX.1.2.3. Uretère 
 

Les uretères sont des tubes étroits d'environ 25 à 30 cm de long et environ 4 à 7 mm de 
diamètre. Ils prennent naissance dans le bassinet du rein, quittent le rein par le hile et viennent 
s'aboucher dans la vessie (Figure 146 & Figure 147). L'urine ne s'écoule pas du bassinet dans 
l'uretère en un flux continu, mais est propulsée par des contractions périodiques (ondes 
péristaltiques) toutes les 20 à 30 secondes. Ces ondes péristaltiques débutent dans le bassinet 
et commandent l'ouverture de l'orifice urétéral. Celui-ci reste ouvert quelques secondes pour 
laisser passer l'urine puis se referme jusqu'à la prochaine onde. Les deux uretères s'abouchent 
dans la vessie à 4 cm l'un de l'autre, traversent obliquement la paroi vésicale et se terminent 
dans la vessie à 2,5 cm l'une de l'autre après un trajet intramural d'environ 2 cm. Cette 
implantation très oblique dans la paroi vésicale et son ancrage aux plans musculaires du trigone 
(la musculaire se replie en genre de valve) créent un dispositif anti-reflux empêchant l'urine de 
remonter à contre courant vers le rein.  
 

IX.1.2.4. Vessie 
 

La vessie est un organe musculaire creux dont la fonction est de recueillir l'urine produite 
par les reins et de la stocker entre les mictions. C'est un organe très extensible et élastique. Sa 
forme dépend de son état de réplétion. Quand elle est vide ou qu'elle contient peu d'urine, elle 
a une forme d'une pyramide. Quand l'urine commence à s'accumuler, elle se dilate 
progressivement et prend la forme d'une poire. Sa capacité, d'environ 350 à 500 ml, est variable 
mais l'envie d'uriner se fait sentir lorsqu'elle contient environ 300 à 400 ml d'urine. Sa zone 
fonctionnelle importante, le trigône vésical, est à sa face postérieure (triangle compris entre les 
deux orifices terminaux des uretères et l'orifice d'entrée dans l'urètre) (Figure 144 & 147). 
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IX.1.2.5. Urètre 
 

L'urètre est un conduit unique qui part du col vésical et permet à l'urine d'être excrétée de 
l'organisme. L'urètre se termine par le méat urinaire localisé à l'extrémité du pénis chez 
l'homme et au milieu de la vulve chez la femme (Figure 144). L'urètre de la femme transporte 
uniquement de l'urine tandis que celui de l'homme transporte l'urine et le sperme. Deux 
sphincters contrôlent l'écoulement de l'urine. Le sphincter lisse urétral interne est constitué de 
musculature lisse. Le sphincter strié du périné externe est constitué de musculature 
squelettique. Le contrôle de ces 2 sphincters est indispensable pour la miction. Le sphincter 
interne lisse est contrôlé par le système nerveux végétatif (indépendant de la volonté) tandis 
que celui du sphincter externe strié est contrôlé par le système nerveux central (dépendant de 
la volonté). 
 

IX.2. Les calculs rénaux 
 

IX.2.1. Épidémiologie 
 

De nos jours, la plupart des calculs urinaires sont des calculs rénaux. Les calculs de la 
vessie sont de moins en moins nombreux dans les pays occidentaux, mais néanmoins toujours 
présents dans les populations jeunes notamment en Asie du sud ouest et en Mongolie [3]. 
L’incidence et la prévalence des calculs rénaux sont affectées par les comportements 
nutritionnels, par l’environnement et par l’hérédité. Ces facteurs ont une incidence considérable 
sur l’excrétion et la concentration des solutés lithogènes urinaires. De ce fait, les données 
épidémiologiques provenant d’un pays ne peuvent être transposées directement à un pays qui 
n’aurait pas de données propres.  
Considérée comme une pathologie fréquente dans la plupart des pays, la lithiase se présente 
diversement en fonction des populations et des latitudes. Cependant, au-delà des 
particularismes locaux, les évolutions épidémiologiques reflètent des mutations 
socioéconomiques qui affectent les populations de manière souvent similaire et sont, de ce fait, 
contrairement aux données statiques, souvent transposables d’une population à l’autre. Environ 
0,1 à 0,4 % de la population est touché par cette pathologie par an aux États Unis et en Europe 
[4]. Aujourd’hui, en Europe et en Amérique du Nord, la lithiase urinaire touche entre 8 et 15 % 
des adultes [5]. Ce taux monte à 20 % en Arabie Saoudite [6]. Toutes les études 
épidémiologiques récentes confirment sa progression par rapport à des enquêtes réalisées 
antérieurement sur des populations comparables [6-12]. Cette progression, particulièrement 
nette au cours des 30 dernières années, tient essentiellement à l’évolution du niveau 
socioéconomique et aux modifications du mode de vie et des habitudes alimentaires [13].  
Le taux de récidive des calculs rénaux est de 75% dans les 20 années suivant la découverte du 
premier calcul [14, 15].  
Dans la plupart des pays industrialisés, environ 80% des calculs sont composés de sels calciques, 
généralement sous forme d’oxalate de calcium ou plus rarement sous forme de phosphate de 
calcium (apatite ou brushite) [16, 17]. Les 20% restant sont composés d’acide urique, de 
struvite, de cystine ou de calculs rares. Les calculs d’infection de struvite ou de carbonate 
apatite sont de moins en moins fréquents depuis l’introduction des antibiotiques. Les calculs 
d’acide urique, qui représente 5 à 10% des calculs en Amérique du Nord et en Europe, 
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apparaissent en plus grand nombre dans les pays d’Europe de l’est ou dans les pays 
méditerranéens (30%). Les calculs de cystine ne représentent que 1% des calculs observés [4]. 
 

IX.2.2. Composition globale 
 

Contrairement à ce que l’on peut croire à la lecture de la littérature, les calculs rencontrés 
en clinique sont la plupart du temps de composition hétérogène (90 à 95 % des calculs ont une 
composition mixte). En effet, pour des raisons de simplicité évidente, la plupart des études 
utilisent des calculs purs ou considérés comme purs [2]. En France, la proportion de calculs purs 

(un seul composant) est relativement faible (6,3% 
chez l’homme et 5,3% chez la femme). Le tableau 
XXVI montre que le nombre de constituants 
générateurs de calculs purs est très réduit. L’oxalate 
de calcium est le plus fréquent d’entre eux. Il 
représente environ deux tiers des calculs purs. 
L’acide urique et la cystine sont les deux autres 
constituants les plus généralement rencontrés dans 
le cas de calculs purs. Les autres constituants sont 
beaucoup plus rares (Tableau XXVI). La classe des 
constituants « divers », représentant 9,2% des 
calculs purs chez l’homme et 11,2% chez la femme, 

est très hétérogène. Elle rassemble des constituants métaboliques rares d’origine génétique 
(dihydroxyadénine, xanthine), des médicaments (indinavir, sulfadiazine) et des matrices 
protéiques. Si l’on considère les calculs en 
fonction de leur composant majoritaire (ce qui 
sera la cas, tout au long de cette thèse), on note 
que l’oxalate de calcium est, de loin, le plus 
fréquent (70,3%) (Tableau XXVII). Parmi les 
Oxalates de calcium, les monohydratés 
(whewellite) sont environ deux fois plus 
fréquents que les dihydratés (weddellite). 
Suivent ensuite les phosphates de calcium 
(13,8%), largement représentés par la 
carbapatite (11,4%), puis les purines (9,7%). 
Parmi celles-ci, l’acide urique est le plus 
fréquent (9,4%). Il est observé le plus souvent 
sous sa forme anhydre (7,9%). Si l’on prend en 
compte tous les calculs contenant de l’acide 
urique, leur proportion atteint 11,8%. Les 
calculs majoritaires en struvite ne représentent 
que 1,6% des calculs totaux rencontrés. La 
cystine ne représente que 1%.  
 
 
 
 
 
 

Tableau XXVI: Nature et fréquence (%) des 
calculs purs [2]. 

Tableau XXVII: Fréquence des constituants 
majoritaires observés dans les calculs en 
France au cours des 10 dernières années [2]. 
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IX.2.3. Origine des principaux types de calculs 
 

IX.2.3.1. Oxalate de calcium 
 

Ce sont les calculs les plus fréquents. Ils peuvent se présenter sous forme d’oxalate de 
calcium monohydraté (whewellite) (Figure 148d), d’oxalate de calcium dihydraté (weddellite) 
(Figure 148a) ou des deux. La forme mono-hydratée est oxalo-dépendante et se rencontre dans 
toutes les situations d’hyperoxalurie de concentration avec calciurie normale. La forme 
dihydratée se constitue dans les urines hypercalciuriques [2, 4, 16]. Plusieurs facteurs peuvent 
être à l’origine d’une augmentation de la concentration de l’urine en calcium. Parmi ceux-ci, 
notons la déshydratation, un apport excessif de vitamine D, certains médicaments (les 
hormones thyroïdiennes, les diurétiques) et certaines maladies (le cancer, des maladies rénales, 
l’hyperparathyroïdisme). Quant à l’oxalate, sa présence accrue provient le plus souvent d’une 
alimentation riche en cette substance ou de facteurs génétiques. 
 

VI.2.2.2. Acide urique 
 

Ce sont les calculs les plus 
fréquents, après la lithiase calcique. 
Les humains et les dalmatiens sont les 
seuls mammifères susceptibles de 
former des calculs d’acide urique 
(Figure 148b). La faible solubilité de 
l’acide urique à pH acide explique 
l’apparition de ces calculs chez les 
sujets ayant des urines acides en 
permanence [2, 4, 16]. En effet, ils se 
forment en raison d'une concentration 
anormalement élevée d'acide urique 
dans l'urine. L’acide urique est un 
produit du métabolisme des protéines. 
Un régime riche en protéines peut 
entraîner des excès d’acide urique 
dans l’urine. Certains patients atteints 
de la goutte ou d'autres qui reçoivent 
une chimiothérapie sont davantage 
enclins à en souffrir. 
 
 
 
 

 

IX.2.3.2. Cystine 
 

Les calculs de cystine (Figure 148c) résultent d’une maladie autosomale récessive dans la 
réabsorption tubulaire rénale et intestinale de cystine, ornithine, lysine et arginine. Le défaut de 
transport transépithélial de cystine résulte d’un défaut d’absorption au niveau intestinal et de 
résorption au niveau du tube proximal rénal [2, 4, 16]. Ils se composent de cystine, un acide 

Figure 148 : Sections de calculs de weddellite (a), d’acide 
urique (b), de cystine (c), de whewellite (d), de struvite (e) et 
de brushite (f). Source : M. Daudon 

a) b) 

c) d) 

f) 

e) f) 
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aminé. Dans tous les cas, leur formation est attribuable à la cystinurie, une déficience génétique 
qui entraîne l’excrétion d’une quantité excessive de cystine par les reins. 
 

IX.2.3.3. Brushite 
 

La brushite (Figure 148f) est essentiellement une espèce calcium-dépendante observée 
dans des contextes d’hypercalciurie et d’hyperparathyroïdie [2, 4, 16]. 
  

IX.2.3.4. Struvite 
 

Les calculs de struvite (Figure 142e), encore appelés calculs d’infection, représentent 
environ 5% de la totalité des calculs. La fréquence de la lithiase de struvite a considérablement 
diminué dans tous les pays industrialisés au cours des dernières décennies. Aujourd’hui, la 
struvite en tant que composant principal n’est plus retrouvée que dans environ 2% des calculs 
en France, alors qu’elle représentait près de 20% des calculs il y a 50 ans. Néanmoins, elle reste 
trois fois plus fréquente chez la femme que chez l’homme [2, 4, 16]. Les calculs de struvite se 
composent de magnésium et d'ammoniac et sont reliés aux infections bactériennes chroniques 
des voies urinaires. Les bactéries uréasiques produisent des enzymes qui augmentent la 
quantité d’ammoniac dans l’urine, un facteur favorable à la formation de cristaux de struvite. 
Ceux-ci sont souvent de taille importante et de forme irrégulière. Contrairement aux autres 
types de calculs, ils sont plus communs chez les femmes que chez les hommes. Souvent, ils se 
développent chez les personnes à qui l'on installe des sondes vésicales durant de longues 
périodes. 

 

IX.2.4. Localisation des calculs 
 

De nos jours, dans les pays industrialisés, la grande majorité des calculs se forme dans le 
rein. Les trois quarts d’entre eux migrent ensuite le long de l’uretère avant d’être éliminés 
spontanément. Les autres nécessitent une intervention urologique [18]. 
 

IX.2.5. Expulsabilité des calculs et traitement 
 

Dans les pays industrialisés, 70 à 80% des calculs de l’arbre urinaire s’expulsent 
spontanément, avec ou sans traitement symptomatique [18]. En effet, la plupart des petits 
calculs s'éliminent d'eux-mêmes par les voies urinaires au bout de quelques heures ou de 
quelques jours. Les calculs qui ne s'éliminent pas d'eux-mêmes peuvent être dissous, enlevés ou 
broyés suivant leur solubilité, leur taille et leur friabilité. Si certains types de calculs peuvent 
être dissous par des médicaments, la plupart des calculs les plus fréquents (ceux qui sont 
formés de calcium) ne peut toutefois être dissoue. Les calculs peuvent alors être dégradés ou 
extraits à l'aide de plusieurs techniques. 
 

IX.2.5.1. La lithotripsie extracorporelle par ondes de choc (LEC) 
 

Dans la très grande majorité des cas, les calculs sont traités en première intention par la 
lithotritie extracorporelle (LEC), qui présente l’avantage d’être une technique non invasive 
utilisable en externe ou après une hospitalisation très courte, et de pouvoir être répétée si 
nécessaire pour parfaire la fragmentation [19, 20]. Au cours de cette intervention, des ondes de 
choc produites par un générateur traversent la peau et sont concentrés directement sur le 
calcul. Ces ondes dégradent le calcul en plus petits morceaux qui peuvent être éliminés par le 
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système urinaire. C'est un traitement efficace pour la plupart des calculs facilement friables et 
mesurant  moins de deux centimètres. Cependant, une fragmentation fine des calculs n’est pas 
toujours facile à obtenir, même après plusieurs séances de LEC [21-23]. Il est même parfois 
impossible de fragmenter le calcul, ce qui impose un recours à d’autres méthodes. 
 

IX.2.5.2. Néphrolithotomie percutanée 
 

Cette technique est utilisée si le calcul est trop volumineux ou positionné de telle façon 
qu'il ne peut pas être fragmenté par la lithotripsie extracorporelle. Le médecin installe, par une 
incision effectuée dans le dos, un tube d'observation et un instrument appelé néphroscope dans 
le rein. Le néphroscope peut alors extraire le calcul. Si celui-ci est trop gros, il peut être 
fragmenté à l'aide d'un laser ou d'énergie électrique. Généralement, le patient reste à l'hôpital 
pendant plusieurs jours.  
 

IX.2.5.3. Urétéroscopie 
 

Cette opération peut être nécessaire pour ôter les calculs logés dans les uretères. Elle 
consiste à introduire un endoscope (appelée urétéroscope) dans la vessie par l'urètre et ce, 
jusqu'à l'uretère. Les calculs sont alors fragmentés ou prélevés intacts. Cette technique peut 
cependant endommager les uretéres.  
 

IX.2.5.4. Chirurgie ouverte 
 

Avant l'avènement des technique modernes, mini ou non invasives, le traitement des 
calculs urinaires nécessitait l'utilisation de la chirurgie traditionnelle dite ''ouverte''. A l'heure 
actuelle, cette chirurgie ouverte est exceptionnellement nécessaire. Elle est utilisée en dernier 
ressort, lorsque les techniques dites modernes (lithotritie, urétéroscopie, chirurgie percutanée) 
ne permettent pas d'éliminer un calcul. L'abord du calcul, qu'il soit rénal, urétéral ou vésical 
nécessite une ouverture (incision) de la paroi lombaire ou abdominale selon sa localisation. Les 
suites opératoires sont, de ce fait, plus longues et plus douloureuses. 
 

Le type de traitement envisagé est donc dépendant de la taille du calcul, de la composition 
chimique du calcul (solvabilité, friabilité) et de la localisation du calcul. 
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IX.2.6. Imagerie des calculs rénaux 
 

L’imagerie permet d’obtenir les informations concernant la taille et la localisation des 
calculs. Elle ne donne en revanche, à l’heure actuelle, que très peu d’information concernant la 
composition chimique.  
 

Le diagnostic de crise de colique néphrétique repose sur les données de l’interrogatoire et de 
l’examen clinique. Le bilan radiologique intervient pour conforter ce diagnostic et le rapporte à 
une lithiase obstructive sur la voie excrétrice. En effet, la connaissance de la situation et de la 
taille d’un calcul permet d’apprécier les chances d’élimination spontanée et de prévoir 
l’efficacité des traitements [25-27]. Les calculs sont éliminés sous simple traitement médical 
d’autant plus facilement qu’ils sont petits et situés distalement dans l’uretère. 
 

IX.2.6.1. Urographie Intra Veineuse (UIV) 
 

L’urographie intra veineuse est particulièrement utilisée pour le diagnostic du niveau de 
l’obstacle, l’appréciation de la taille d’une lithiase radiotransparente et la surveillance de sa 
fonte sous traitement médical (Figure 149). Elle permet d’avoir des renseignements sur la voie 
excrétrice sous-jacente. Le diagnostic positif de la colique néphrétique d’origine lithiasique 
repose sur des signes directs comme la visualisation du calcul mais aussi sur les signes indirects 
tels que le retard de sécrétion ou une néphrographie dense qui sont également témoins de la 
souffrance du parenchyme rénal. En matière de lithiase, l’UIV a perdu le premier rôle qu’elle a 
occupé pendant des décennies et a été successivement remplacé par le couple ASP-échographie 
au début des années 1990 puis actuellement par la scanographie sans injection. 

 

 
 

IX.2.6.2. Abdomen Sans Préparation (ASP) 
 

Le cliché d’abdomen sans préparation (ASP) a été, pendant des décennies l’examen de 
référence réalisé devant un abdomen aigu. Sur un ASP, les urologues ont appris à détecter les 
opacités lithiasiques sur le trajet des voies urinaires et à apprécier sa topographie, sa taille et le 
nombre de calculs (Figure 150). Néanmoins, l’ASP a des limites. En effet, un calcul peut ne pas 
être vu car il est trop petit, radiotransparent (Figure 150), masqué par l’aéroiléié ou par la stase 
stercorale de l’ileus réflexe, ou être en projection sur les reliefs osseux. L’ASP a donc une 
sensibilité et une spécificité faibles (45% et 77%) pour le diagnostic d’obstruction d’origine 

Figure 149: UIV, 
Calcul dans un calice 
inférieur à tige étroite 
[1] 
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lithiasique [1]. Lorsque le calcul est visible, l’ASP permet  une mesure assez précise de sa taille. 
Cet examen reste indispensable avant un traitement par LEC, étant donné que le repérage du 

calcul pendant la séance se fait, le plus souvent par 
une technique de radioscopie conventionnelle. 
 

IX.2.6.3. Échographie 
 

Les calculs, lorsqu’ils sont accessibles à 
l’examen, sont en général bien visibles sous la forme 
d’une zone hyperéchogène avec un cône d’ombre 
postérieur (Figure 151). Cependant, les seules zones 
accessibles à l’exploration échographique sont le 
rein et la région rétrovésicale si la vessie est pleine. 
De plus, toutes les régions hyperéchogènes au 
niveau du rein ne sont pas forcément des calculs. Un 
calcul de moins de 4 mm peut ne pas être détecté 
[28]. Une autre contrainte liée à l’utilisation de cette 
technique est qu’un calcul radiotransparent a le 
même aspect hyperéchogène qu’un calcul radio-
opaque alors que leurs traitements sont différents. 
L’échographie utilisée seule a une sensibilité de 10 à 
50 %. Elle a donc un intérêt limité pour la mise en 
évidence des calculs. De plus, elle est dépendante de 

l’opérateur et de la morphologie du patient. Elle n’est donc pas considérée comme 
suffisamment performante dans le bilan de la lithiase urinaire [29]. 

 

  
 
 

IX.2.6.4. ASP et échographie 
 

Toutes les régions hyperéchogènes au niveau du rein n’étant pas des calculs (faux positifs 
de calcifications vasculaires), un complément d’imagerie utilisant les RX est donc nécessaire 
pour confirmer l’origine lithiasique d’une petite zone hyperéchogène et apprécier son caractère 
pathologique. Le couple ASP-échographie, qui a remplacé l’UIV en urgence, permet d’accroître 
de façon significative la sensibilité de l’échographie isolée [28, 30, 31]. Cette association 
combine les avantages de l’ASP pour la détection des opacités lithiasiques à ceux de 
l’échographie, surtout intéressante  pour les signes indirects de l’obstacle comme la dilatation. 

Figure 150: Aspects des différents types de 
calculs à l’ASP [1]. 

Figure 151 : Échographie pour colique 
néphrétique [1]. 
A gauche, calcul de l’uretère rétro-
méatique avec son cône d’ombre bien 
visible grâce à la fenêtre acoustique de 
la vessie. 
A droite, dilatation pyélo-calicielle 
d’amont 
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La sensibilité est de plus de 90% avec une spécificité de 75 à 100%. Cette association reste donc 
une alternative intéressante lorsque l’accès à un scanner est limité [32]. Elle reste cependant 
opérateur-dépendante. 
 

IX.2.6.5. Scanner 
 

Le scanner permet une mesure très fiable de la taille des calculs [33, 34] (Figure 152b). 
Cette mesure a gagné en précision avec l’introduction des scanners multibarrettes (meilleure 
résolution en z). La reconstruction 3D des images permet de connaître parfaitement la 

localisation des calculs et d’étudier 
précisément les ramifications d’un 
calcul coralliforme [35] (Figure 152c). 
Le scanner a une grande sensibilité 
pour la mise en évidence des calculs 
mais, compte tenu de l’irradiation 
engendrée, il ne peut être utilisé que 
dans des cas ou l’indication a été bien 
pesée. Le scanner offre une vue 
panoramique de la cavité abdomino-
pelvienne, permettant de progresser 
dans le diagnostic de presque tous les 

symptômes douloureux abdominaux : appendicite, diverticulite sigmoïdienne, problème 
gynécologique, problème vasculaire ou infectieux rénal, anévrisme de l’aorte… Des études 
récentes ont montré la découverte au scanner sans injection d’un diagnostic alternatif chez 14 à 
35% des patients suspects de colique néphrétique [36-39]. Selon les images mises en évidence, 
et pour confirmer ces diagnostics non lithiasiques, l’examen doit être complété par une 
injection iodée. Le scanner est incontestablement l’examen clé en cas de doute diagnostique 
devant une douleur abdominale. 

 

IX.2.6.6. IRM 
 

L’examen en pondération T2 privilégie l’étude des liquides stagnants. L’IRM est donc 
l’examen mettant le mieux en évidence les cavités urinaires dilatées, l’extravasation péri-rénale 
ou l’œdème urétéral. Malheureusement, elle n’a aucune fiabilité pour détecter des calculs de 
petites tailles ou non obstructifs [40-42] car elle ne permet pas de montrer une structure 
calcique. Le diagnostic ne peut donc être fait qu’en se basant sur des signes indirects (lacune, 
stase…) [43]. La présence d’une lacune dans les cavités peut correspondre à un calcul mais 
également à un caillot, à une tumeur (comme dans le cas de l’UIV) (Figures 153b & 153c). Il est 
nécessaire, dans ces cas douteux, de disposer d’une injection de gadolinium pour apprécier 
l’existence d’un rehaussement ou d’un ASP pour vérifier la présence d’une opacité. 
Malgré ces différents inconvénients, une étude comparant TDM non injecté et uro-IRM 
comportant des séquences T2 et T1 avec injection de Gadolinium montre d’excellents résultats 
de l’IRM pour la mise en évidence des signes indirects de l’obstruction [41]. 
 

Figure 152 : Calcul radiotransparent non visible sur l’ASP (a) 
et nettement visible sur les images CT  2D (b) et 3D (c) [1]. 

a) b) 

c) 
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IX.2.7. Méthode d’analyse de la composition chimique des calculs 
 

Pour connaître in vivo la composition chimique des calculs, le praticien se base sur diverses 
questions concernant les habitudes et l’environnement du patient (maladies rénales 
antérieures, alimentation, prise de médicaments, style de vie et antécédents familiaux) et sur 
les résultats des analyses d’urine et de sang. En fonction des informations récoltées, l’urologue 
fait son diagnostic et choisit la méthode de traitement la plus appropriée. 
Si néanmoins, des doutes subsistent concernant l’origine ou la composition des calculs 
rencontrés, les calculs éliminés par voie naturelle et ceux enlevés au moyen d'une chirurgie sont 
ensuite envoyés à un laboratoire en vue d'être analysés. 
Pour collecter toutes les données constitutionnelles et structurales des calculs, il est nécessaire 
de recourir à plusieurs techniques d’analyse complémentaires comportant, au minimum, une 
étude optique. 
 

IX.2.7.1. Méthodes chimiques 
 

Malgré leurs nombreuses carences, leur manque de fiabilité [44] et leur incapacité à 
renseigner utilement sur les différents aspects structuraux des calculs, elles ont, pendant 
longtemps, été les seules méthodes utilisées en France dans plus de 90% des cas. Des 
identifications faussement positives ont été observées dans 28% des cas pour les ions et 40% 
pour les espèces moléculaires. Leur manque de fiabilité est source de nombreuses confusions, 
tant au niveau de l’identification moléculaire des constituants que des interprétations cliniques 
qui peuvent en être déduites. L’analyse chimique des calculs est donc dénuée d’intérêt. 
 

IX.2.7.2. Méthodes physiques 
 

Les informations sur la structure et sur la composition moléculaire et cristalline sont 
primordiales. Pour les obtenir, il est nécessaire de soumettre le calcul à deux types 
d’investigation : d’une part, un examen optique permettant d’étudier la morphologie 
superficielle et interne du prélèvement et d’autre part, une analyse quantitative des phases 
moléculaires et cristallines constitutives. 

 

IX.2.8.2.1. Analyse structurale et morphologique 
 

Les informations structurales peuvent être obtenues par des méthodes optiques, allant de 
la loupe binoculaire à la microscopie électronique à balayage. Dans le cadre d’une analyse de 
routine, un examen morphologique à l’aide d’une loupe binoculaire est tout à fait suffisant d’un 

Figure 153 : L’image CT 
montre  bien la présence du 
calcul (a). En IRM T2 (b, c), 
le calcul se traduit par une 
lacune pyélique [1]. 
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point de vue clinique. Cet examen doit comporter le relevé des caractéristiques superficielles  et 
internes du calcul, incluant la texture, la couleur et toutes les particularités structurales 
d’importance (ombilication papillaire, plaque de Randall, faces d’accolement, noyaux multiples, 
nucléation en nappe, présence de corps étrangers, caractère jeune ou ancien du calcul, aspect 
de lithiase métaboliquement active ou non…). L’étape d’observation est également nécessaire 
aux choix des zones qui seront soumises à une analyse constitutionnelle précise et pour 
déterminer le type morphologique superficiel et interne du calcul selon les critères de la 
classification morphoconstitutionnelle en 6 types et 21 sous-types dont les caractéristiques ont 
été publiées antérieurement [45] et dont les relations avec la composition sont rappelées 
tableau XXVIII. 

 

IX.2.8.2.2. Identification moléculaire et cristalline 
 

De nombreuses méthodes peuvent s’appliquer à cette tâche [46-48], parmi lesquelles des 
méthodes chromatographiques [49, 50], la spectrométrie de masse [49], ou bien encore les 
sondes élémentaires [51]. Néanmoins, la diversité moléculaire et cristalline des constituants, 
leur teneur très variable dans les calculs et l’intérêt clinique de déterminer leur distribution au 
sein du calcul nécessitent le recours à des méthodes fournissant une information globale 
comme les techniques de diffraction X ou de spectroscopie infrarouge.  
La diffraction des RX est historiquement la première à avoir été appliquée [52, 53]. Elle présente 
l’avantage de donner des informations quantitatives sur les espèces cristallines de l’échantillon 
analysé. Son excellente sensibilité pour les composants bien cristallisés, due essentiellement à la 
finesse des raies de diffraction, est contre balancée par une incapacité à identifier, et donc à 
quantifier, les substances amorphes ou mal cristallisées qui sont fréquentes et parfois 
abondantes dans les calculs (protéines, urate d’ammonium, certains médicaments…) 
C’est pourquoi, la spectrophotométrie infrarouge est actuellement préférée. Cette technique, 
apparue aux États-unis en 1955, a acquis ses lettres de noblesse dans les années 70-80 [54-56]. 
L’avantage de l’infrarouge est son absence de sélectivité qui lui permet de détecter et de 
quantifier aussi bien des substances cristallines que non cristallines. Les prises d’échantillon très 
faibles nécessaires à l’analyse (quelques microgrammes) en font une technique de choix pour 
l’étude sélective du noyau du calcul et des petits fragments expulsés après LEC. 
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IX.2.8. Détermination de la composition chimique des calculs en CT 
 

La détermination précise des symptômes, de la localisation, de la taille et de la 
composition chimique est la clé d’un bon diagnostic et donc d’un choix de traitement approprié.  
On a vu que, à l’heure actuelle, l’analyse de la composition chimique des calculs rénaux n’est 
possible qu’une fois le calcul prélevé ou éjecté. Il n’existe pas de technique permettant de 
déterminer in vivo la composition chimique des calculs. Or le choix thérapeutique et la finalité 
du traitement sont fortement dépendants de la nature physico-chimique du calcul, notamment 
en terme de solubilité (traitements médicamenteux visant à dissoudre le calcul) ou de friabilité 
(réponse positive à la LEC).  
La LEC est la technique la plus utilisée pour éliminer les calculs urinaires. Son succès dépend 
néanmoins de la taille et de la composition chimique du calcul et donc de sa fragilité [19, 20, 22, 
23]. Par exemple, les calculs de brushite, de cystine et de whewellite sont plus résistants à la LEC 
que les autres types de calculs précédemment évoqués [21]. L’échec de la LEC engendre une 
augmentation des coûts médicaux, nécessite la mise en place d’un autre traitement et conduit à 
une exposition inutile et évitable du parenchyme rénal aux ondes de chocs. 
Les deux autres informations importantes qui vont influencer le choix de la thérapie sont la 
taille et la localisation du calcul. Ces deux informations sont obtenues par l’examen d’imagerie 
réalisé de manière systématique sur le patient.  
De nombreuses études ont montré que le scanner hélicoïdal permet de détecter plus 
rapidement et plus précisément les calculs urinaires que l’ASP [57], que l’échographie [58] ou 
que l’UIV [59]. C’est pourquoi, depuis le début des années 1990, l’utilisation du scanner non 
injecté s’est répandue de plus en plus pour le bilan de la lithiase urinaire [30, 35, 60-63]. Devant 
la standardisation de l’utilisation de cette technique de détection des calculs rénaux, de 
nombreuses études ont tenté de déterminer leur composition en se basant sur leur atténuation 
aux rayons X in vitro [64-69] et in vivo [70-72] (Tableau XXIX). 
Le concept de ces études est que, si l’examen d’imagerie, qui donne des informations sur la 
taille et la localisation du calcul, permettait de déterminer in vivo la composition chimique des 
calculs, l’urologue aurait à sa disposition un outil permettant d’obtenir très rapidement toutes 
les informations dont il a besoin pour réaliser son diagnostic. 
En 1983, Newhouse et al. [66] ont montré (avec 35 calculs placés dans un bac d’eau scannés à 
120 kV et 90 mA) que les calculs d’acide urique et de cystine pouvaient être identifiés (malgré 
une grande hétérogénéité dans leurs résultats), mais que les calculs contenant du calcium ne 
pouvaient être distingués entre eux. Néanmoins, Newhouse a montré que les calculs pouvaient 
être classés en fonction de leur atténuation aux RX du moins dense au plus dense : acide urique, 
cystine, struvite, calcium oxalate et brushite. 
Avec 63 calculs placés dans un bac d’eau (scannés à 120 kV et 100 mA), Hillman et al. [65] ont 
montré que les calculs d’acide urique pouvaient être parfaitement différenciés des calculs de 
struvite et d’oxalate de calcium. D’après eux, même s’il est évident que les valeurs 
d’atténuations aux RX des petits calculs sont sujettes à des imprécisions dues au moyennage 
volumique partiel, le scanner peut être une méthode d’analyse de complément à celle 
disponible en clinique ou en laboratoire. 
Mostafavi et al. [67] ont utilisé 102 calculs chimiquement purs. Cette étude démontre, en 
plaçant les calculs dans l’air et en les scannant à 120 kV et 240 mA, que les valeurs d’atténuation 
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aux RX permettent d’identifier précisément la composition chimique des calculs d’acide urique, 
de struvite et d’oxalate de calcium. Comme les valeurs d’atténuation obtenues à 120 kV ne sont 
pas assez précises pour différencier les calculs d’oxalate de calcium des calculs de brushite ou 
pour différencier les calculs de struvite des calculs de cystine, Mostafavi propose d’utiliser la 
valeur de double énergie (valeur CT obtenue à 80 kV – valeur CT obtenue à 120 kV). Avec cette 
technique, Mostafavi réussit à hiérarchiser les calculs étudiés en fonction de leur atténuation 
aux RX du moins dense au plus dense : acide urique, struvite, cystine, calcium oxalate dihydrate, 
calcium oxalate monohydrate et brushite. Mostafavi est le premier à différencier les deux types 
principaux de calculs d’oxalate de calcium. 
Saw et al. [68] ont scanné 127 calculs urinaires de composition connue placés dans un bac 
rempli d’eau (120kV, 240 mA). En se basant sur le modèle de Hu et al. [73], qui montre que les 
valeurs d’atténuation aux RX d’un objet scanné dépendent de l’épaisseur de coupe et du pitch, 
Saw et al. ont démontré que les valeurs d’atténuation des calculs urinaires diminuent quand la 
taille du calcul augmente et quand l’épaisseur de coupe augmente (moyennage volumique 
partiel). Cette étude a conduit Motley et al. [70] et Nakada et al. [71] à diviser la valeur 
d’atténuation aux RX mesurée (en HU) par le diamètre du calcul (en mm). Il en résulte la notion 
de densité Hounsfield (en HU/mm). Motley, en utilisant 100 calculs considérés comme purs 
(scannés à 120 kV et 200 mA), a montré que la densité Hounsfield permettait une meilleure 
différenciation des calculs que la valeur d’atténuation utilisée seule. Néanmoins, il constate 
qu’aucune de ces techniques ne permet de différencier tous les types de calculs in vivo. Nakada 
a scanné 99 calculs in vivo. En utilisant la densité Hounsfield, il a réussi à différencier les calculs 
d’acide urique de ceux d’oxalate de calcium. 
Pareek et al. [72] ont prouvé in vivo, avec 25 calculs, que la valeur moyenne des valeurs 
d’atténuation aux RX des calculs d’acide urique était significativement plus faible que celle des 
calculs d’oxalate de calcium et de struvite. Ils ont émis l’hypothèse que seuls les calculs d’acide 
urique pouvaient être caractérisés précisément avec cette technique. 
Bellin et al. [69] ont utilisé 100 calculs urinaires placés dans 20 reins de porc. Ils ont été scannés 
à 80, 120 et 140 kV avec une épaisseur de coupe de 3mm. Les calculs de cystine, d’oxalate de 
calcium dihydrate et de brushite ont pu être différenciés. 
 

 
Tableau XXIX : Comparaison des techniques et des valeurs d’atténuations aux RX des 
différentes études réalisée in vivo et in vitro. 
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IX.2.9. Conclusions 
 

Plusieurs problématiques émergent de toutes ces études. 
La première concerne la différenciation des principaux types de calculs que sont les calculs 
d’acide urique, de struvite, de cystine, d’oxalate de calcium monohydraté, d’oxalate de calcium 
dihydraté et de brushite. Aucune étude ne permet de tous les distinguer.  
La deuxième concerne les fantômes utilisés qui ne reproduisent pas l’absorption globale du rein, 
de la paroi abdominale et de l’abdomen. De tels fantômes ne peuvent garantir une 
standardisation des valeurs obtenues puisqu’elles sont obtenues sans tenir compte de 
l’absorption autour des calculs. Par exemple, Bellin utilise des reins de porc, Mostafavi place ses 
calculs dans l’air, Saw les place dans l’eau. Les valeurs ainsi obtenues ne peuvent être  
comparées et encore moins considérées comme une référence pour la détermination de la 
composition chimique des calculs urinaires. Pour cela, il faudrait que les fantômes utilisés soient 
des fantômes anthropomorphiques ou du moins simulent au mieux l’absorption réelle du corps 
humain. Avant de vouloir imposer et standardiser des valeurs d’atténuation aux RX pour chaque 
type de calcul, il est important d’évaluer l’influence de l’environnement sur l’atténuation des 
calculs lors d’une étude in vitro. 
La troisième problématique rencontrée est le fait que chaque étude utilise des paramètres 
d’acquisition différents. Or, nous avons montré précédemment au cours de nos recherches que 
les paramètres d’acquisition avaient une influence sur les valeurs d’atténuation aux RX des 
objets étudiés (cf. Partie VII). 
La quatrième problématique est l’influence du mouvement éventuel des organes sur les valeurs 
d’atténuation aux RX des calculs et donc sur la caractérisation qui en découle (cf. Partie VI). En 
effet, même s’il est demandé au patient de tenir une apnée durant l’acquisition, celui-ci peut en 
être incapable ou ne pas la tenir parfaitement durant toute la durée de l’acquisition. Aucune 
étude, à notre connaissance, n’a été menée pour évaluer l’influence d’un mouvement 
respiratoire résiduel sur les valeurs d’atténuation aux RX des calculs rénaux. Il est donc 
intéressant de voir si la technique de détermination de la composition chimique des calculs 
rénaux est toujours valable quand un mouvement a lieu durant l’acquisition. 
La cinquième problématique est que les valeurs d’atténuations aux RX dépendent du scanner 
(marque et modèle utilisés) [74, 75]. 
La dernière problématique inhérente à toutes les études est le faible nombre de calculs étudiés 
qui ne permet pas d’obtenir des résultats statistiquement significatifs. 
Au cours de cette thèse, nous nous sommes efforcés de perfectionner la technique de 
détermination de la composition chimique des calculs urinaires en CT. Pour cela, nous avons 
étudié l’influence de l’environnement, afin de déterminer la variabilité engendrée par 
l’utilisation de fantômes différents. Nous avons déterminé la technique la plus fiable pour 
caractériser les calculs (valeur de double énergie) et nous avons étudié l’influence du 
mouvement sur cette technique et les imprécisions qui en découlent. Pour cela, nous avons 
utilisé la plus grande série de calculs jamais publiée. 
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IX.3. Influence de l’environnement sur la détermination de la composition chimique des 
calculs rénaux en CT 
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IX.3.1. Introduction 
 

Le but de cette étude est d’étudier l’influence du média environnant les calculs dans les 
études in vitro de détermination de la composition chimique de calculs rénaux en CT. Il est en 
effet intéressant de connaître l’amplitude de l’erreur induite par l’utilisation d’un fantôme 
donné avec des paramètres d’acquisition équivalents. 
Étant donné qu’aucune étude n’utilise le même fantôme, les valeurs obtenues sont difficilement 
comparables. De plus, si l’on souhaite appliquer un jour cette technique in vivo, il est important 
de posséder des valeurs étalons obtenues in vitro dans des conditions les plus réalistes possible. 
Au cours de cette étude, nous avons donc développé un fantôme possédant les mêmes 
propriétés d’absorption et d’atténuation aux RX que le rein. Nous avons ensuite pu étudier les 
différentes valeurs d’atténuation aux RX obtenues pour chaque type de calculs et pour chaque 
fantôme utilisé. 
 

IX.3.2. Matériel et méthodes 
 

IX.3.2.1. Calculs urinaires 
 

Pour cette étude, 217 calculs urinaires humains (provenant du laboratoire CRISTAL, Paris 
France) ont été utilisés (Figure 154). Leur composition biochimique et leur pourcentage de 
composants principaux ont été préalablement déterminés par stéréomicroscopie et par 
spectrophotométrie infrarouge. Les calculs ont été classifiés suivant le pourcentage de leur 
composant principal et seulement les calculs contenant au moins 85% d’un seul composant ont 
été utilisés. Ils sont alors considérés comme purs. En moyenne, deux tiers des calculs utilisés 
sont polycristallins mais possèdent une faible teneur en composant secondaire. La taille des 
calculs utilisés varie de 7 à 25 mm (moyenne 12 mm).  
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Les calculs utilisés ont donc été divisés en six catégories : acide urique, cystine, struvite 
(phosphate de magnésium ammonium hexahydrate), weddellite (oxalate de calcium dihydrate), 
whewellite (oxalate de calcium monohydrate) et brushite (phosphate d’hydrogène calcium 
dihydrate) (Tableau XXX). 
 

 
 

IX.3.2.2. Fantômes 
 

Deux fantômes on été développés.  
Les calculs ont d’abord été placés dans une gelée réalisée à base d’eau, d’iode et de protéines 
animales (Figure 155a). Les concentrations des différents composants de cette gelée ont été 
déterminées de manière empirique. A 1 L d’eau, on ajoute 21,6 g de protéines animales et 0,01 
mg d’iode. La gelée ainsi obtenue permet d’assurer une atténuation aux RX autour des calculs 
similaire à celle d’un rein humain (≈ 30HU). La gelée a une atténuation homogène égale à 30±3 
HU à 120 kV. Le fantôme est constitué de plusieurs couches de gelée de 3 cm d’épaisseur, 
coulées successivement dans un bac plastique de dimensions égales à 280x210x110 mm. 
Chaque couche contient tous les calculs d’un même type. Le fantôme compte 6 couches pour 
une épaisseur totale de 18 cm. 
 

 
 

Les calculs ont ensuite été fixés de manière aléatoire sur sept cercles de plastique dans lesquels 
ont été tendus des fils de nylons (Figure 155b). Les calculs sont collés sur les fils de nylons à 
intervalle régulier. Le fantôme est composé des 7 « raquettes » et d’un bac en plastique qui les 
contient. Ce fantôme va nous permettre de réaliser des acquisitions durant lesquelles les calculs 
seront placés dans l’air puis durant lesquelles les calculs seront placés dans l’eau (le bac en 
plastique est alors rempli d’eau). 

Figure 155: 
(a) Calculs placés dans la 
gelée. 
(b) Fantôme « raquette » 
composé d’une structure en 
plastique et de fils de nylon 
sur lesquels sont collés les 
calculs. 

Figure 154 : Exemples de 
calculs utilisés. 
BRU: Brushite, 

COD: weddellite, COM: 
whewellite, 

CYS: Cystine, 
STR: Struvite, 

UA: Acide urique 

Tableau XXX: Types et 
nombre de calculs utilisés. 
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IX.3.2.3. Acquisitions 
 

Les acquisitions ont été réalisées à l’aide d’un scanner multibarrettes Somatom Sensation 
16 (Siemens, Erlangen, Deutschland). Les paramètres utilisés sont les suivants : 120 kV, 200 
mAs, temps de rotation du tube 0.5 s, épaisseur de coupe 1 mm. 
 

IX.3.2.4. Analyse d’images 
 

Pour mesurer les valeurs d’atténuation aux RX, une interface MatlabTM a été créée par 
Yannick PONVIANNE (informaticien au laboratoire IADI). Les images CT utilisées sont des 

reconstructions multiplanaires (MPR). Les calculs sont 
d’abord segmentés (seuil 155 HU, déterminé 
empiriquement). Une ouverture morphologique est ensuite 
réalisée afin de supprimer les zones inférieures à 3 pixels. 
Une fermeture  morphologique est finalement exécutée pour 
fermer les zones contiguës séparées par le seuillage. Pour 
chaque acquisition et pour chaque image, la région d’intérêt 
(ROI) la plus proche possible de l’aire maximale du calcul a 
été tracée automatiquement à l’intérieur de chaque calcul 
(Figure 156). La taille et la position de chaque ROI ont été 
validées par un radiologue expérimenté (Dr. Benoît SAUER, 
CHU Nancy) en utilisant une fenêtre de visualisation adaptée 
aux tissus mous (W 350HU, L 40HU). La valeur moyenne 
d’atténuation et l’écart type ont été enregistrés pour chaque 
calcul. 

 

IX.3.2.5. Analyse statistique des données 
 

La détermination de la composition chimique des calculs est basée sur les valeurs 
d’atténuation aux RX obtenus, en HU, à 120kV. Pour des échantillons de plus de 30 calculs 
(Whewellite, cystine, struvite et acide urique), l’intervalle de confiance [HUinf, HUsup] de la valeur 
moyenne d’atténuation est calculé avec un niveau de confiance de 95% avec (42). 
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Pour les échantillons de moins de 30 calculs (brushite, weddellite), l’intervalle de confiance 
[HUinf, HUsup] est calculé avec (43). 
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coefficient de Student. Pour comparer les valeurs moyennes d’atténuation obtenues pour 
chaque media environnant testé (gelée-eau, gelée-air, air-eau), un test de comparaison de 
moyennes, dit de Student,  a été réalisé.  
 
 

Figure 156: Image CT, 
(reconstruction MPR) présentant les 
ROI placées dans l’aire la plus 
grande du calcul. Fenêtre de 
visualisation tissus mous (W 350HU, 
L 40HU) 
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IX.3.3. Résultats 
 

Si l’on se réfère aux valeurs moyennes d’atténuation aux RX des calculs placés dans notre 
« fantôme gelée » pour les classer du plus dense au moins dense, ils apparaissent dans l’ordre 
suivant : brushite, weddellite, whewellite, cystine, struvite et acide urique (Tableau XXIX). 
Lorsque les calculs sont placés dans l’eau et dans l’air, la classification est globalement identique 
puisque seuls les calculs de weddellite et de whewellite sont inversés. En effet, dans l’eau et 
dans l’air, les calculs de whewellite apparaissent plus denses que ceux de weddellite (Tableau 
XXIX). Les valeurs d’atténuation obtenues avec les calculs placés dans l’eau sont toujours les 
valeurs les plus élevées pour tous les types de calculs, mis à part pour l’acide urique (où la 
valeur la plus élevée est celle mesurée dans l’air) (Tableau XXXI). De la même manière, les 
valeurs d’atténuation les plus faibles sont obtenues lorsque les calculs sont placés dans la gelée. 
Les valeurs d’atténuation des calculs de brushite sont par exemple 32% plus élevées dans l’eau 
que dans la gelée. Elles sont 20 % plus élevées dans l’eau que dans l’air. Les valeurs 
d’atténuation des calculs de struvite sont par exemple 37% plus élevées dans l’eau que dans la 
gelée. Elles sont 26 % plus élevées dans l’eau que dans l’air. Il existe donc des différences 
significatives entre les valeurs d’atténuation des calculs dans des médias différents pour la 
quasi-totalité des types de calculs et des médias testés. Seules les valeurs moyennes 
d’atténuation de l’acide urique dans l’air et dans l’eau et de l’oxalate de calcium dihydraté 
(weddellite) dans la gelée et dans l’air ne sont pas significativement différentes. 
 

 
Tableau XXXI : Valeurs moyennes d’atténuation et intervalles de confiance à 95% des 6 types de calculs testés 

 

Les images CT permettent de mettre en avant la grande hétérogénéité des calculs urinaires en 
terme de densité. De ce fait, quand on tente de classer les types de calculs selon leur intervalle 
de confiance, des chevauchements importants apparaissent entre les différentes catégories 
(Figure 157). Par exemple, dans la gelée et dans l’air, les calculs de whewellite ne peuvent être 
différenciés de ceux de weddellite. Cette différentiation est au contraire possible lorsque les 
calculs sont placés dans l’eau. De la même manière, les calculs d’acide urique ne peuvent être 
différenciés des calculs de struvite lorsque les calculs sont placés dans la gelée ou dans l’air. 
 

  

Figure 157: Valeurs moyennes d’atténuation aux 
Rayons X et intervalles de confiance à 95% de chaque 
type de calculs testé en fonction du média 
environnant. (120 kV, 200 mAs, durée de rotation du 
tube 0.5s, épaisseur de coupe 1mm). BRU: brushite, 
COD: Oxalate de calcium dihydrate (Weddellite), 
COM: Oxalate de calcium dihydrate (Whewellite), 
CYS: Cystine, STR: struvite, UA: Acide Urique 
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IX.3.4. Discussion et conclusion 
 

A notre connaissance, l’influence du média environnant les calculs rénaux sur les valeurs 
d’atténuation aux RX de ceux-ci n’avaient jamais été étudiée précédemment.  
Dans cette étude, nous avons montré que les nombres CT des 6 types de calculs les plus 
fréquemment rencontrés dépendaient fortement de la substance dans laquelle ils étaient placés 
durant l’acquisition. En effet, pour un type de calcul donné, les valeurs moyennes d’atténuation 
aux RX mesurées dans les trois médias testés sont toutes significativement différentes les unes 
des autres. 
Le fait que nous ayons utilisé la plus grande série de calculs jamais publiée (217 calculs), nous 
permet d’obtenir des chiffres statistiquement significatifs contrairement à certaines études où 
le nombre de calculs étudiés était vraiment très faible [65, 66, 72]. 
Le fait que les valeurs d’atténuation aux RX mesurées lorsque les calculs sont placés dans la 
gelée soient significativement différentes de celles obtenues lorsque les calculs sont placés dans 
l’eau (ou dans l’air) permet de remettre en question les précédentes études in vitro qui 
cherchaient à déterminer la composition chimique des calculs rénaux en CT. En effet, aucun 
fantôme trouvé dans la littérature ne respecte l’atténuation des reins aux RX. Par exemple, 
Mostafavi et al. [67] ont placé leurs calculs dans l’air, Saw et al. [68] dans l’eau. Seuls Bellin et al. 
[69] essayent de s’approcher au mieux des conditions réelles en plaçant leurs calculs dans des 
reins de porcs. Ce type de fantôme est néanmoins nettement moins aisé à utiliser que le nôtre.  
 

Au vu de nos résultats, il apparaît clairement que la valeur moyenne d’atténuation aux RX 
obtenue pour un type de calcul dans une étude in vitro ne peut être utilisée comme référence 
pour une application in vivo que si le fantôme utilisé est un fantôme anthropomorphique. Si tel 
n’est pas le cas, les valeurs d’atténuation obtenues ne peuvent être considérées comme des 
valeurs de référence pour déterminer la composition chimique des calculs en CT.  
Notre « fantôme gelée » peut être considéré comme un fantôme anthropomorphique puisqu’il 
respecte l’atténuation du rein aux RX. 
 

Malgré le fait que nous ayons utilisé des calculs purs à au moins 85% (comme la plupart des 
autres études), l’hétérogénéité structurelle et constitutionnelle des calculs peut entraîner des 
variations considérables des nombres CT [76-78]. Notre technique d’analyse des images permet 
bien de rendre compte de l’hétérogénéité du calcul puisque nous analysons la structure sur 
toute l’aire du calcul disponible. A l’opposé, Mostafavi [67] a, par exemple, utilisé des régions 
d’intérêt arbitraires de 1 pixel et Deveci [79] a placé trois régions d’intérêt de 0,01 mm2. Dans 
ces deux études, les valeurs d’atténuation des calculs ne reflètent donc pas l’hétérogénéité des 
calculs testés. Dans notre étude, l’hétérogénéité est réellement prise en compte. Elle conduit à 
d’importants chevauchements des intervalles de confiance à 95%, ce qui ne nous permet pas de 
caractériser de manière précise les 6 types de calcul. Cette caractérisation est plus facile dans le 
« fantôme eau » car les chevauchements sont moins importants, mais ce fantôme ne reproduit 
pas très fidèlement l’absorption des reins et de l’abdomen contrairement à notre fantôme gelée 
qui a été spécialement conçu dans cette optique.  
 

La classification à l’aide d’un seul paramètre (ici la valeur moyenne d’atténuation obtenue à 
120kV) ne permet donc pas de connaître avec précision la nature chimique du calcul analysé. Il 
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est nécessaire de trouver un autre critère nous permettant de différentier chaque type de calcul 
et d’obtenir ainsi, de manière fiable, la nature chimique de leur composant majoritaire. 
 

IX.4. Élaboration d’un protocole permettant de déterminer la composition chimique des 
calculs purs ou considérés comme purs. 

 

Les résultats de la partie VIII.4 ont donné lieu à un article dans une revue à comité de lecture 
Grosjean R., Sauer B., Guerra RM, Daudon M., Blum A., Felblinger J., Hubert J. 
Characterization of Human Renal Stones with MDCT; Advantage of Dual Energy and Limitations due to Respiration 
Motion. AJR Am J Roentgenol. 2008 Mar;190(3):720-8. 
 
et à une communication orale 
Grosjean R., Sauer B., Guerra RM, Daudon M., Blum A., Felblinger J., Hubert J.  
Détermination de la composition chimique de calculs rénaux humains en scanographie multicoupe ; Avantage de la 
double énergie et limitations dues aux mouvements respiratoires.  
IIIième journée Claude Huriet de la recherche Clinique du CHU de Nancy. 23 Novembre 2007 (Prix de la meilleure 
présentation orale, recherche expérimentale) 
 

IX.4.1. Introduction 
 

On a vu précédemment que la détermination de la composition chimique des calculs ne 
pouvait se faire de manière précise en utilisant les valeurs d’atténuation obtenues pour une 
seule valeur de kV. Les chevauchements des différents intervalles de confiance à 95% sont trop 
importants pour permettre de caractériser précisément la nature chimique du composant 
principal du calcul étudié. La technique de caractérisation de la composition chimique des 
calculs est donc limitée telle qu’elle est utilisée dans la partie VIII.3. Par conséquent, il est 
intéressant de proposer une autre technique qui permettrait d’identifier de manière précise le 
composant chimique principal des calculs en basant sur les valeurs d’atténuation aux RX. Pour 
cela, nous nous sommes inspirés d’une technique proposée par Mostafavi et al. [67] basée sur 
l’utilisation de deux valeurs d’atténuation obtenues à des kilovoltages différents. Mostafavi 
utilise les valeurs d’atténuation des calculs aux RX obtenues à 80kV et à 120kV. En les 
soustrayant l’une à l’autre, il obtient la valeur de double énergie (HU80-HU120). Cette technique 
n’a jamais été reprise par d’autres études. De plus, les résultats de l’étude de Mostafavi sont 
plus que discutables puisqu’il a placé ces calculs dans l’air, que le nombre d’échantillons est 
minimes pour certains types de calculs et que sa technique de mesure des valeurs d’atténuation 
ne repose que sur l’étude d’un seul pixel et donc ne prend pas en compte l’hétérogénéité des 
calculs. En se basant sur la notion de « double énergie » et en améliorant le protocole 
expérimental de Mostafavi, nous avons essayé de mettre en place une méthode fiable et 
précise de caractérisation de la composition chimique du composant principal de calculs 
urinaires humains. 
 

IX.4.2. Matériel et méthodes 
 

IX.4.2.1. Calculs urinaires 
 

Pour cette étude, 241 calculs urinaires humains (provenant du laboratoire CRISTAL, Paris 
France) ont été utilisés. Leur composition biochimique et leur pourcentage de composants 
principaux ont été préalablement déterminés par stéréomicroscopie et par spectrophotométrie 
infrarouge. Les calculs ont été classifiés suivant le pourcentage de leur composant principal, et 
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seuls les calculs contenant au moins 85% d’un seul 
composant ont été utilisés. Ils sont alors considérés 
comme purs. En moyenne, deux tiers des calculs utilisés 
sont polycristallins mais possèdent une faible teneur en 
composant secondaire. La taille des calculs utilisés varie 
de 7 à 25 mm (moyenne 12 mm). Les calculs utilisés ont 
donc été divisés en six catégories : acide urique, cystine, 
struvite (phosphate de magnésium ammonium 
hexahydrate), weddellite (oxalate de calcium dihydrate), 
whewellite (oxalate de calcium monohydrate) et brushite 
(phosphate d’hydrogène calcium dihydrate) (Tableau 
XXXII). Cette série de calculs est la plus importante jamais 
publiée dans une étude visant à déterminer la 
composition chimique des calculs en CT. 

 

IX.4.2.2. Fantômes 
 

Les calculs ont d’abord été placés dans une gelée réalisée à base d’eau, d’iode et de 
protéines animales (Figure 149a). Les concentrations des différents composants de cette gelée 
ont été déterminées de manière empirique. A 1 L d’eau, on ajoute 21,6 g de protéines animales 
et 0,01 mg d’iode. La gelée ainsi obtenue permet d’assurer une atténuation aux RX autour des 
calculs similaire à celle produite par un rein humain (≈ 30 HU). La gelée a une atténuation 
homogène égale à 30±3 HU à 120 kV. Le fantôme est constitué de plusieurs couches de gelée de 
3 cm d’épaisseur, coulées successivement dans un bac plastique de dimensions égales à 
280x210x110 mm. Chaque couche contient tous les calculs d’un même type. Le fantôme 
compte 6 couches pour une épaisseur totale de 18 cm. 

 

IX.4.2.3. Acquisitions 
 

Les acquisitions ont été réalisées à l’aide d’un scanner multibarrette Somatom Sensation 
16 (Siemens, Erlangen, Deutschland). Les paramètres utilisés sont les suivants : 200 mAs, temps 
de rotation du tube 0.5 s, épaisseur de coupe 1 mm. Une première acquisition est réalisée à 120 
kV, puis une seconde est réalisée avec les mêmes paramètres à 80 kV. 
 

IX.4.2.4. Analyse d’images 
 

L’analyse des images réalisée dans cette étude est la même que celle développée pour 
l’étude précédente (partie VIII.3.2.4). 
 

IX.4.2.5. Analyse statistique des données 
 

L’analyse statistique des données est en tous points comparable à celle présentée dans la 
partie VIII.3.2.5. Elle repose, cette fois, non plus seulement, sur les valeurs moyennes 
d’atténuation aux RX des calculs obtenues à 120kV mais sur les valeurs moyennes d’atténuation 
des calculs obtenues à 80 kV et à 120 kV. De plus, la valeur de double énergie est ajoutée lors de 
cette étude. Elle est égale au résultat de la soustraction de la valeur moyenne d’atténuation 
d’un calcul obtenue à 80 kV par la valeur moyenne d’atténuation de ce même calcul obtenue à 
120 kV. Tout comme nous l’avons fait pour les valeurs moyennes, un intervalle de confiance à 

Tableau XXXII : Répartition des calculs 
utilisés dans notre étude. 
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95% leur est attribué. Un test de Student, identique à celui utilisé pour comparer les valeurs 
moyennes, est appliqué aux valeurs de double énergie. 
 

IX.4.3. Résultats 
 

A 80 kV, en se basant sur les valeurs moyennes d’atténuation des calculs aux RX, les types 
de calculs urinaires étudiés apparaissent du plus dense au moins dense dans cet ordre : 
brushite, weddellite, whewellite, struvite, cystine et acide urique. A 120 kV, l’ordre est le 
suivant : brushite, weddellite, whewellite, cystine, struvite et acide urique. La classification est 
donc globalement la même pour les deux valeurs de tension du tube utilisées, excepté une 
permutation de la cystine et de la struvite. Les valeurs moyennes d’atténuation et les intervalles 
de confiance à 95% pour chaque type de calculs testé et pour chaque tension du tube utilisée 
sont reportés dans le tableau XXXIII.  

 
 

Quand la classification des types de calculs est élaborée en se basant sur les intervalles de 
confiance à 95%, les nombreux chevauchements ne permettent pas de différencier de manière 
précise la totalité des types de calculs (Figure 158). A 80 kV, seuls les calculs majoritairement 
composés d’acide urique peuvent être identifiés comme un groupe distinct en se basant sur les 
intervalles de confiance à 95%. Les calculs de struvite et de cystine ne peuvent être différenciés 
les uns des autres, mais peuvent, au contraire, être différenciés de tous les autres types de 
calcul (Figure 158a). Il est également très difficile de séparer les intervalles de confiance des 
calculs de whewellite de ceux de brushite ou de weddellite (Figure 158a).  
 

 
Figure 158 : Diagrammes montrant les chevauchements des intervalles de confiance à 95% des 
différents types de calculs obtenus à 80kV (a) et à 120kV (b). BRU: brushite, COD: Oxalate de calcium 
dihydrate (Weddellite), COM: Oxalate de calcium dihydrate (Whewellite), CYS: Cystine, STR: struvite, 
UA: Acide Urique 
 

Tableau XXIII : Moyenne et 
intervalle de confiance à 95% des 
valeurs d’atténuation (en HU) 
obtenues pour les six types de 
calculs testés. 

a) b) 
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A 120 kV, les calculs de cystine peuvent être clairement identifiés contrairement à ceux d’acide 
urique qui ne peuvent, à cette énergie, être différenciés de ceux de struvite (Figure 158a). Les 
chevauchements des intervalles de confiance des calculs de whewellite, weddellite et de 
brushite sont moins importants à 120 kV qu’à 80 kV (Figure 158a). Les valeurs moyennes 
d’atténuation obtenues à 120 kV sont plus faibles que celle obtenues à 80 kV (Tableau XXXI). En 
moyenne, les valeurs obtenues à 120 kV sont  égales à 75% ± 17 de celles obtenues à 80 kV. Ces 
différences sont particulièrement accentuées pour les calculs de whewellite (61%) et pour ceux 
de struvite (63%). Les chevauchements entre les différents intervalles de confiance sont 
également plus faibles à 120 kV (Figure 158). Mais, même s’ils sont plus faibles, ils empêchent 
encore une caractérisation précise du type de calcul rencontré. En effet, avec cette méthode de 
caractérisation, seuls les calculs de cystine à 120 kV et les calculs d’acide urique à 80 kV peuvent 
être identifiés avec une signification statistique. 
L’introduction des valeurs de double énergie permet de s’affranchir des problèmes de 
chevauchement rencontrés précédemment. En effet, elles permettent une détermination 
statistiquement significative de tous les types de calculs testés (Figure 153). Les calculs d’acide 
urique (-20 ± 22 HU), de cystine (106 ± 19 HU), de struvite (271 ± 16 HU), de weddellite (323 ± 5 
HU), de brushite (415 ± 30 HU) et de whewellite (510 ± 17 HU) peuvent être identifiés 
précisément puisque aucun chevauchement n’a lieu entre les intervalles de confiance à 95% des 
valeurs de double énergie. (Figure 159). 
 

  
 

IX.4.4. Discussion et conclusion 
 

En 1998, Mostafavi [67] a affirmé, en se basant sur l’étude de 102 calculs, que le meilleur 
paramètre CT pour tenter de différencier des calculs urinaires était la valeur moyenne 
d’atténuation obtenue à 120 kV. Cette affirmation est en accord avec nos résultats. En effet, à 
120 kV, les chevauchements entre les différents intervalles de confiance sont moins importants 
qu’80 kV et il est donc plus aisé de les classifier. Néanmoins, d’après nos résultats, il est 
impossible de les identifier de manière précise. En se basant sur les valeurs moyennes 
d’atténuations obtenues à 120 kV, les types de calculs apparaissent du moins dense au plus 
dense dans l’ordre suivant : Acide urique (437 ± 45 HU), struvite (461 ± 117 HU), cystine (625 ± 
23 HU), whewellite (797 ± 94 HU), weddellite (1017 ± 201 HU) et brushite (1216 ± 150 HU). Dans 
la plupart des études (Tableau XXVI), la composition chimique des calculs a été déterminée à 
partir des valeurs d’atténuation obtenues à 120 kV (tension la plus couramment utilisée en 
clinique pour des examens abdominaux). Par conséquent, seuls les résultats que nous avons 

Figure 159 : Diagramme montrant les valeurs de double 
énergie (valeur d’atténuation obtenue à 80kV-valeur 
d’atténuation obtenue à 120kV) pour chaque type de 
calculs. BRU: brushite, COD: Oxalate de calcium 
dihydrate (Weddellite), COM: Oxalate de calcium 
dihydrate (Whewellite), CYS: Cystine, STR: struvite, UA: 
Acide Urique 
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obtenus à 120 kV peuvent être comparés à ceux trouvés dans la littérature. Notre classification 
est identique à celle de Mitcheson et al. [64], de Bachmann et al. [80] et de Mostafavi et al. [67]. 
Hillman et al. [65], Newhouse et al. [66], Saw et al. [68], Bellin et al. [69] et Motley et al. [70] 
inversent la cystine et la struvite (Tableau XXVII). Cette inversion peut s’expliquer par 
l’important chevauchement entre les intervalles de confiance des calculs de cystine et des 
calculs de struvite. Deveci et al. [79] inversent les calculs de whewellite et de weddellite mais ils 
n’utilisent, dans leur étude qu’un seul calcul de weddellite, ce qui laisse certains doutes sur la 
cohérence statistique de leurs résultats. 
 

Les nombres CT sont 75% plus faibles à 120 kV qu’à 80 kV. La classification obtenue à 80 kV 
n’est pas la même qu’ à 120 kV puisque les calculs de cystine et ceux de struvite sont inversés. 
Cette variation des nombres CT en fonction du kilovoltage a déjà été montrée par McKetty [74] 
et par Bushberg [75].  
 

Travailler avec un paramètre mono énergie (ici la valeur moyenne d’atténuation du calcul 
obtenue à un kilovoltage donné) ne permet pas d’identifier de manière précise la composition 
chimique du composant principal d’un calcul. Au contraire, la valeur de double énergie permet 
d’apporter les informations nécessaires pour permettre cette caractérisation. Comme l’a 
montré Mostafavi [67], les valeurs de double énergie sont très fiables pour différencier les 
différents types de calculs. Même si Mostafavi est le premier, et le seul, à introduire cette 
notion de double énergie, le fait que son fantôme ne tienne pas compte de l’absorption du 
média environnant ses calculs (calculs placés dans l’air) et le faible nombre de calculs utilisés ne 
permettent pas de garantir la signification statistique de ces résultats. Dans notre étude, 
l’utilisation des valeurs de double énergie a rendu possible l’identification fiable à 95% de tous 
les types de calculs testés. 
 

En clinique, un examen visant à détecter une lithiase urinaire est généralement réalisé à 120 kV. 
Étant donné que la dose est proportionnelle au carré du kilovoltage, utiliser la technique de 
double énergie conduit à une augmentation de dose de 40% au maximum. La seconde 
acquisition, réalisée à 80 kV, peut, en effet, être centrée sur le calcul [81-83], le reste de 
l’abdomen n’étant alors pas irradié une seconde fois. Cette dose additionnelle peut être un 
problème chez l’enfant mais peut être justifiée chez l’adulte puisque la détermination rapide de 
la composition chimique d’un calcul peut mener à un traitement plus rapide et plus efficace. De 
plus, ce type de nouveau protocole est facilité par l’introduction du système dual source 
développé par Siemens (Somatom Definition, Siemens Medical Solutions). 
 

Plusieurs études ont été menées in vitro ou in vivo afin de déterminer la composition chimique 
des calculs en se basant sur les valeurs d’atténuations aux RX (Tableau XXVII). Comme nous 
l’avons déjà expliqué dans la partie VIII.3.4, les études in vitro ne reproduisent pas des 
conditions optimales d’atténuations et d’absorption aux RX autour des calculs analysés. Les 
valeurs présentées dans ces études ne peuvent donc être utilisées comme valeur de référence 
pour des applications in vivo puisque les conditions expérimentales dans lesquelles elles ont été 
recueillies sont trop éloignées de la réalité. Par exemple, pour minimiser les chevauchements 
entre les intervalles de confiance et pour éviter l’absorption du faisceau de RX avant et après les 
calculs, Deveci et al. [79] ont décidé de scanner les calculs directement dans l’air. Par 
conséquent, vu que les conditions expérimentales sont trop éloignées de la réalité 
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physiologique, les résultats ainsi obtenus ne peuvent être considérés comme des références 
pour tenter de déterminer la composition chimique des calculs in vivo. Le fait qu’aucune étude 
n’utilise le même fantôme permet d’expliquer, en partie, les différences entre les valeurs 
proposées pour chaque type de calculs. Nous avons démontré dans la partie VIII.3 que le choix 
du média environnant les calculs avait une influence importante sur les valeurs d’atténuation 
aux RX des calculs. Ceci peut s’expliquer par l’effet de durcissement de faisceau, puisque le 
faisceau de RX ne rencontre pas le même matériau avant d’atteindre les calculs. Pour cette 
étude nous avons utilisé le fantôme développé dans la partie VIII.3. Ce fantôme, réalisé à base 
d’eau, de protéines animales et d’iode, nous permet de simuler, autour des calculs, une 
atténuation proche de celle du rein (30 HU à 120 kV). Notre fantôme ne reproduit néanmoins 
pas exactement l’absorption de la paroi abdominale. Parmi tous les fantômes rencontrés dans la 
littérature, notre fantôme est celui qui tient le mieux compte des problèmes d’atténuation 
autour des calculs. Bellin [69] a placé ses calculs dans des reins de porc plongés dans l’eau. C’est 
sans doute le meilleur fantôme utilisé pour pouvoir retranscrire les résultats obtenus in vitro à 
des applications in vivo. Ce genre de fantôme est néanmoins nettement moins facile à utiliser et 
à transporter que le nôtre. Nos valeurs et celles obtenues in vitro par Bellin et al. [69] sont donc 
celles qui correspondent le mieux à la réalité physiologique et qui peuvent être le plus 
facilement utilisées pour tenter de déterminer in vivo la composition chimique d’un calcul 
considéré comme pur. 
 

Les différences entre les valeurs de nombres CT proposées pour chaque type de calcul dans la 
littérature peuvent également être expliquées par le fait que les études sont réalisées avec des 
scanners de marques et de modèles différents. Or il a été prouvé que les valeurs d’atténuation 
dépendent des modèles et des constructeurs utilisés [84-86].  
 

Puisque nous utilisons, à notre connaissance, le plus grand nombre de calculs jamais publié, nos 
résultats sont ceux ayant la plus grande signification statistique pour les types de calculs testés. 
Seul les calculs possédant au moins 85% d’un composant principal et ayant un faible 
pourcentage de composant secondaire sont utilisés pour cette étude. Ces calculs sont censés 
traduire le comportement du composant principal et peuvent ainsi être légitimement 
considérés comme purs. La surreprésentation de certains types de calculs, comme par exemple 
les calculs de whewellite et de brushite, est délibérée. Il est, en effet, important de connaître, au 
mieux, leur réponse à une telle technique puisqu’ils sont tout particulièrement résistant à la 
LEC. Leur identification est donc primordiale afin de ne pas exposer inutilement le parenchyme 
rénal aux ondes de chocs. Les calculs de carbapatite n’ont pas été inclus dans notre étude car ils 
sont rarement purs et presque toujours multicristallins avec un pourcentage de composant 
secondaire important. Il était donc difficile de collecter un nombre suffisant de calculs purs de 
carbapatite afin d’obtenir des résultats statistiquement significatifs. Nous avons sélectionné nos 
calculs parmi les plus purs. C’est d’ailleurs une des principales limitations de notre étude. En 
effet, la plupart des calculs rencontrés chez les patients sont polycristallins. Mais la technique 
d’identification des calculs n’ayant, pour le moment, jamais été validée de manière sérieuse, il 
ne nous parasisait pas raisonnable d’essayer de travailler directement avec des calculs non purs. 
Il est nécessaire de valider, tout d’abord, cette technique dans les conditions les plus simples 
(calculs purs) pour pouvoir ensuite tenter de l’étendre à des cas plus complexes (calculs impurs). 
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Saw et al. [68] ont scanné 127 calculs, de composition connue et plongés dans un bac d’eau 
(120 kV, 240 mA). En se basant sur le modèle proposé par Hu et Fox [73] qui ont montré que les 
valeurs d’atténuation aux RX sont affectées par le pitch et par l’épaisseur de coupe en 
scanographie hélicoïdale, Saw a prouvé que le nombre CT des calculs diminuait quand 
l’épaisseur de coupe augmentait (Tableau XXVI). Dans la partie VII.2, nous avons montré, avec 
un autre fantôme, que cette diminution était due au moyennage volumique partiel. Pour éviter 
au maximum ces artefacts et garantir l’exactitude de nos résultats, il était donc essentiel 
d’utiliser l’épaisseur de coupe la plus faible possible. En effet Hillman [65] a soumis l’idée que le 
moyennage volumique partiel était une source d’erreurs potentielle dans la détermination des 
valeurs d’atténuation des calculs. Pour notre étude, nous avons donc utilisé la plus petite 
épaisseur de coupe disponible sur le scanner Toshiba (0,75 mm). L’utilisation d’une épaisseur de 
coupe faible conduit à des effets opposés. D’une part, la détection des calculs est améliorée 
pour les petits calculs et les valeurs d’atténuation sont plus précises (moyennage volumique 
partiel plus faible). D’autre part, le niveau de bruit dans les images est augmenté [87-89]. De 
plus choisir une valeur d’avancée de table supérieure à l’épaisseur de coupe nominale 
augmente la dégradation du profil d’intensité de coupe [90]. 
Une limitation de notre étude est le fait que nous n’ayons utilisé que des calculs dont le 
diamètre varie entre 7 et 25 mm. Les calculs que nous avons utilisés sont de taille importante 
puisqu’ils sont issus d’interventions chirurgicales (Nephrolithotomie percutanée, urétéroscopie, 
chirurgie ouverte) Les calculs de tailles moins importantes sont dissous ou fragmentés (LEC). Il 
est donc impossible de les receuillir pour les intégrer à notre étude. L’influence de la taille des 
calculs sur les valeurs d’atténuations aux RX n’a pas été étudiée, même s’il apparaît clair que les 
nombres CT vont être altérés quand la taille du calcul sera proche de l’épaisseur de coupe (effet 
de moyennage volumique). L’effet de la taille d’un objet scanné sur les valeurs d’atténuation est 
présenté dans la partie VII. 
 

A l’aide de la plus grande série de calculs jamais publiée (241), nous avons donc réussi à mettre 
au point un protocole fiable et une technique, basée sur l’utilisation des valeurs de double 
énergie, permettant d’identifier la nature chimique du composant principal d’un calcul urinaire 
pur ou considéré comme tel. Cette technique est néanmoins dépendante du modèle et de la 
marque du scanner utilisé, de notre fantôme, et des paramètres CT utilisés. 
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IX.5. Influence du mouvement sur la caractérisation de la composition chimique des 
calculs 

 

Les résultats de la partie VIII.4 ont donné lieu à un article dans une revue à comité de lecture 
Grosjean R., Sauer B., Guerra RM, Daudon M., Blum A., Felblinger J., Hubert J. 
Characterization of Human Renal Stones with MDCT; Advantage of Dual Energy and Limitations due to Respiration 
Motion. AJR Am J Roentgenol. 2008 Mar;190(3):720-8. 
 
Et à une communication orale 
Grosjean R., Sauer B., Guerra RM, Daudon M., Blum A., Felblinger J., Hubert J.  
Détermination de la composition chimique de calculs rénaux humains en scanographie multicoupe ; Avantage de la 
double énergie et limitations dues aux mouvements respiratoires.  
IIIième journée Claude Huriet de la recherche Clinique du CHU de Nancy. 23 Novembre 2007 (Prix de la meilleure 
présentation orale, recherche expérimentale) 
 

IX.5.1. Introduction 
 

Les organes placés dans l’abdomen tels que le foie, les reins et la rate bougent 
considérablement durant la respiration. Afin de limiter au maximum les artefacts engendrés par 
ces mouvements, il est demandé au patient de réaliser une apnée pendant l’acquisition. Pour 
certains patients, cela ne pose pas de problème mais pour d’autres (personnes âgées, enfants, 
patients dyspnéiques, patients en souffrance…), l’apnée peut s’avérer impossible. Un problème 
inhérent à l’apnée est le fait que, même si le patient croit réaliser une apnée parfaite, il existe 
un mouvement résiduel des organes [91-93] (Figure 86). Les mouvements physiologiques 
résultants, même s’ils sont moins importants que ceux rencontrés lors d’une respiration 
normale, conduisent alors, comme l’ont prouvé McCollough [94], Alfidi [95] et Ritchie [96], à 
une dégradation de la qualité de l’image qui peut se traduire, comme nous l’avons montré dans 
la partie VI, à une modification des valeurs d’atténuation aux RX et de la forme des objets 
scannés. À notre connaissance, aucune étude n’a été menée afin d’évaluer l’influence du 
mouvement respiratoire résiduel sur les valeurs d’atténuation aux RX des calculs rénaux. Le but 
de cette étude est donc d’analyser l’influence de différents mouvements respiratoires sur la 
détermination de la composition chimique des calculs rénaux en CT. 
 

IX.5.2. Matériel et méthodes 
 

IX.5.2.1. Calculs urinaires 
 

Pour cette étude, 241 calculs urinaires humains (provenant du laboratoire CRISTAL, Paris 
France) ont été utilisés (Tableau XXX). Ces calculs sont les mêmes que ceux utilisés dans la partie 
IX.4. 

 

IX.5.2.2. Fantômes 
 

Les calculs ont été placés dans le fantôme « gelée » décrit dans la partie IX.4.2.1. (Figure 
155a).  

 

IX.5.2.3. Plate-forme dynamique et mouvement 
 

Le fantôme constitué de nos 241 calculs et de la gelée dans laquelle ils sont placés est 
positionné sur la plate-forme dynamique décrite dans la partie VI.2 et utilisée tout au long du 
chapitre VI. 
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Trois mouvements différents ont été appliqués au fantôme. Le premier est un mouvement 
simulant une respiration libre. Le second est un mouvement simulant une apnée non maintenue 
(mouvement résiduel). Le troisième est un mouvement simulant une apnée parfaite, c'est-à-dire 
un mouvement nul. 
Pour reproduire au mieux un mouvement de respiration libre avec notre plate-forme, un 
mouvement sinusoïdal , décrit par Lujan [97], a été appliqué avec une amplitude de 35 mm et 
une période de 5 secondes, comme proposé par Moerland [98] et prouvé par Pasquier [99]. Afin 
de s’affranchir de la phase de la sinusoïde, nous avons réalisé trois acquisitions avec un 
mouvement de respiration libre et nous avons moyenné les résultats obtenus.  
Pour simuler le mouvement résiduel dû à une apnée ratée, le fantôme a été translaté suivant 
l’axe z avec une vitesse de 5 mm.s-1. 
Pour simuler une apnée parfaite, la plate-forme a été éteinte, et aucun mouvement n’a été 
appliqué durant l’acquisition. 

 

IX.5.2.4. Acquisitions 
 

Les acquisitions ont été réalisées à l’aide d’un scanner multibarrettes Somatom Sensation 
16 (Siemens, Erlangen, Deutschland). Les paramètres utilisés sont les suivants : 200 mAs, temps 
de rotation du tube 0.5 s, épaisseur de coupe 1 mm. Pour chaque mouvement, une première 
acquisition a été réalisée à 120kV, puis une seconde avec les mêmes paramètres à 80kV. Pour le 
mouvement de respiration libre, trois acquisitions ont été réalisées à 120 kV et trois à 80 kV. 
 

IX.5.2.5. Analyse d’images 
 

L’analyse des images réalisée dans cette étude est la même que celle développée pour 
l’étude développée dans la partie IX.3.2.4. 
 

IX.5.2.6. Analyse statistique des données 
 

L’analyse statistique des données est en tous points comparable à celle présentée dans la 
partie VIII.4.2.5. Les intervalles de confiance à 95% obtenus sans mouvement ont été considérés 
comme les intervalles de confiance de référence. Afin de comparer les valeurs moyennes 
d’atténuation aux RX obtenues avec les différents types de mouvement (apnée parfaite vs. 
respiration libre, apnée parfaite vs. apnée ratée, respiration libre vs. apnée ratée), un test de 
comparaison de moyennes de Student a été appliqué. Le même test a été utilisé pour comparer 
les valeurs de double énergie. 
 

IX.5.3. Résultats 
 

IX.5.3.1. Différence entre l’apnée non maintenue et l’apnée parfaite 
 

Quand un mouvement correspondant à une apnée non maintenue est appliqué au 
fantôme, les valeurs moyennes d’atténuation aux RX des calculs sont significativement 
différentes de celles obtenues sans mouvement, excepté pour les calculs d’acide urique à 80 kV 
(Figure 160a) et pour les calculs de brushite à 120 kV (Figure 160b). Les nombres CT sont plus 
faibles quand le mouvement est appliqué, sauf pour les calculs de whewellite et de struvite à 
120 kV. Malgré cela, la classification des calculs en fonction de leur valeur moyenne 
d’atténuation, du plus dense au moins dense, reste la même, avec et sans mouvement. Lorsque 
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le mouvement simulant l’apnée ratée est appliqué, les chevauchements des intervalles de 
confiance à 95% ne sont plus les mêmes. Par exemple, à 120 kV, sans mouvement, l’intervalle 
de confiance des calculs de cystine (602-648 HU) ne chevauche aucun autre intervalle. Cela n’est 
plus le cas quand le mouvement est appliqué, puisque l’intervalle de confiance des calculs de 
cystine (448-526) chevauche alors celui obtenu pour les calculs de struvite sans mouvement 
(344-579 HU) (Figure 160b). Même les valeurs de double énergie ne permettent plus de 
distinguer les calculs de struvite des calculs d’acide urique ou des calculs de weddellite (Figure 
161). Seuls les calculs de brushite et de whewellite peuvent être différenciés avec l’aide des 
valeurs de double énergie quand un mouvement d’apnée non maintenue est appliqué. 
 

 
Figure 160 : Diagrammes montrant l’influence du mouvement sur les valeurs moyennes 
d’atténuation aux RX et sur les intervalles de confiance à 95% des différents types de calculs 
obtenus à 80kV (a) et à 120kV (b). No motion : pas de mouvement, Breath-hold not 
maintained: apnée non maintenue, Free-breathing motion: mouvement de respiration libre. 
BRU: brushite, COD: Oxalate de calcium dihydrate (Weddellite), COM: Oxalate de calcium 
dihydrate (Whewellite), CYS: Cystine, STR: struvite, UA: Acide Urique 

 

IX.5.3.2. Différence entre le mouvement de respiration libre et l’apnée 
parfaite 

 

Quand le mouvement simulant une respiration libre est appliqué au fantôme, les valeurs 
moyennes d’atténuation obtenues sont significativement différentes de celles obtenues quand 
aucun mouvement n’est n’appliqué, excepté pour les calculs de struvite à 120 kV (Figure 160b), 
et pour ceux d’acide urique à 80 kV (Figure 160a). Les valeurs moyennes d’atténuation sont plus 
faibles pour tous les types de calcul quand le mouvement  de respiration libre est appliqué. La 
classification globale des calculs en fonction de leur valeur moyenne d’atténuation est 
néanmoins identique. Les chevauchements sont, quant à eux, différents. Par exemple, à 80 kV, 
sans mouvement, l’intervalle de confiance des calculs de whewellite (1190-1424 HU) ne 
chevauche aucun autre intervalle. Mais quand le mouvement de respiration libre est appliqué, 
le nouvel intervalle de confiance des calculs de whewellite (763-1100 HU) chevauche de 
manière considérable celui des calculs de struvite obtenu sans mouvement (599-865 HU) (Figure 
160a). Quand le mouvement de respiration libre est appliqué au fantôme, les valeurs de double 
énergie permettent d’identifier les calculs d’acide urique, de struvite et de cystine. En revanche, 
les calculs de brushite, de whewellite et de weddellite ne peuvent plus être différenciés (Figure 
161). 
 
 

a) b) 
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IX.5.3.3. Différence entre le mouvement de respiration libre et l’apnée 
non maintenue 

 

Excepté pour les calculs de whewellite à 120 kV, quand un mouvement de translation 
linéaire, simulant une apnée non maintenue est appliqué, les valeurs moyennes d’atténuation 
aux RX des calculs sont sensiblement égales à celles obtenues quand un mouvement simulant 
une respiration libre est appliqué au fantôme (Figure 1162). 
 

  
 

IX.5.4. Discussion et conclusion 
 

Notre fantôme est, avec celui de Bellin [69], plus proche des conditions physiologiques 
réelles que n’importe quel autre fantôme que l’on a pu trouvé dans la littérature et qui était 
utilisé pour la détermination de la composition chimique des calculs en CT. A l’aide de ce 
fantôme et avec la plus grande série de calculs jamais publiée, nous avons montré dans la partie 
VIII.4 que la technique de double énergie permettait d’identifier de manière précise et fiable le 
composant majoritaire de calculs urinaires purs ou considérés comme tel. Cette technique, qui 
conduit à une légère augmentation de la dose reçue par le patient pendant l’examen peut 
facilement être appliquée en clinique malgré les quelques limites que nous avons exposées dans 
la partie VIII.4. 
En clinique, cette technique serait confrontée à une nouvelle limite : le mouvement des organes 
engendré par la respiration. Afin de limiter au maximum les artefacts de mouvement, il est 
demandé au patient de réaliser une apnée pendant l’acquisition. Pour certains patients, cela ne 
pose pas de problème mais pour d’autres (personnes âgées, enfants, patients dyspnéiques, 

Figure 161 : Diagramme montrant les valeurs de double 
énergie obtenues en simulant une apnée non maintenue 
durant l’acquisition. BRU: brushite, COD: Oxalate de 
calcium dihydrate (Weddellite), COM: Oxalate de 
calcium dihydrate (Whewellite), CYS: Cystine, STR: 
struvite, UA: Acide Urique 

Figure 162 : Diagramme montrant les valeurs de double-
énergie obtenues en simulant un mouvement de respiration 
libre durant l’acquisition. BRU: brushite, COD: Oxalate 
de calcium dihydrate (Weddellite), COM: Oxalate de 
calcium dihydrate (Whewellite), CYS: Cystine, STR: 
struvite, UA: Acide Urique 
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patients en souffrance…), l’apnée peut s’avérer impossible [100]. Un problème inhérent à 
l’apnée est le fait que même si le patient croit réaliser une apnée parfaite, il existe un 
mouvement résiduel des organes [91-93]. Afin d’analyser l’influence du mouvement sur notre 
technique de caractérisation de la composition chimique des calculs faisant intervenir la notion 
de double énergie, deux types de mouvements différents ont été appliqués à notre fantôme. Le 
premier est un mouvement simulant une respiration libre, l’autre permet de simuler une apnée 
non maintenue. Il résulte de ces investigations que les valeurs moyennes d’atténuation 
dépendent du mouvement, comme nous l’avions déjà montré dans le chapitre VI. Quand un 
mouvement est appliqué, les valeurs trouvées sont généralement plus faibles et 
significativement différentes de celles obtenues sans mouvement. Les intervalles de confiance 
obtenus lorsqu’un mouvement (quel qu’il soit) est appliqué ne sont pas les mêmes que ceux 
obtenus sans mouvement. Pour un type de calcul donné, un intervalle de confiance obtenu avec 
un mouvement peut même chevaucher un ou plusieurs intervalles de confiance obtenus sans 
mouvement pour d’autres types de calcul. Cette situation peut alors mener à une erreur 
d’identification du calcul si l’on ne sait pas si le patient a maintenu parfaitement ou non son 
apnée. 
Les valeurs de double énergie ne permettent plus, quand un mouvement est appliqué, de 
distinguer tous les types de calculs. 
Les deux principales explications concernant cette variation des valeurs moyennes 
d’atténuation sont le moyennage volumique partiel et l’effet de volume partiel, qui conduisent, 
comme nous l’avons déjà montré dans le chapitre VI à une diminution des nombres CT des 
objets en mouvement. 
Avec une collimation de 16 x 0,75 mm et une durée de rotation du tube à RX égale à 0,5 s, 24 
mm sont scannées toutes les secondes, mais dans le même temps, les calculs ont bougé d’au 
moins 5 mm (dans le cas de l’apnée non maintenue). Or, l’effet de volume partiel apparaît 
quand l’anatomie change rapidement selon la direction z pendant l’acquisition [101]. Afin de 
limiter au maximum l’effet de volume partiel et le moyennage volumique partiel, l’épaisseur de 
coupe la plus faible doit être choisie. Mais, généralement, quand l’épaisseur de coupe diminue, 
le temps d’acquisition augmente. Et plus le temps d’acquisition augmente, plus les artefacts de 
mouvement sont importants. Du fait de ce paradoxe, un compromis doit être trouvé entre le 
choix de l’épaisseur de coupe et la durée de l’acquisition. Un moyen simple pour baisser le 
temps d’acquisition est d’augmenter la vitesse de rotation du tube. Il est inutile de dire que la 
durée de rotation utilisée ici (500 ms) ne permet pas d’éliminer les artefacts de mouvement. Elle 
correspond néanmoins au protocole d’imagerie abdominale utilisé couramment en clinique. 
Même avec la durée de rotation de tube la plus faible disponible (420 ms), il est impossible de 
supprimer les artefacts de mouvement. En effet, Ritchie [96] a prouvé que la durée de rotation 
de tube nécessaire pour éliminer les artefacts de mouvement dus à une respiration calme est de 
93,5 ms. 
Nos résultats indiquent que la détermination de la composition chimique des calculs rénaux doit 
être réalisée à partir d’images obtenues durant une apnée parfaite. Le problème est qu’on ne 
peut jamais être sûr qu’un patient a réellement retenu parfaitement sa respiration. 
L’imprécision résultant de ces mouvements éventuels est une limitation de la technique 
proposée ici. 
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Sans mouvement, la technique de double énergie permet d’identifier tous les types de calcul 
testés dans notre étude. Malheureusement si un mouvement volontaire ou involontaire du 
patient intervient durant l’acquisition, l’échelle d’identification, basée sur les valeurs de double 
énergie et sur les intervalles de confiance correspondants, ne peut plus être utilisée comme 
référence pour déterminer la composition chimique des calculs en CT. 
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X. Conclusion & Perspectives 
 

X.1. Conclusion 
 

L’objectif de cette thèse était d’étudier l’influence du mouvement des organes et des 
paramètres d’acquisition sur la qualité de l’image en scanographie.  
 

La scanographie étant une technique irradiante basée sur l’utilisation des Rayons X, il est 
impossible d’étudier l’influence du mouvement des organes sur la qualité de l’image en plaçant 
des patients dans la machine puisque l’exposition non justifiée du patient au rayonnement est 
interdite. Des fantômes doivent donc être utilisés pour quantifier la qualité des images.  
De nombreux fantômes permettant de quantifier la qualité de l’image existent dans le 
commerce, mais aucun n’est mobile. Nous avons donc dû concevoir et fabriquer une plate-
forme de mouvement répondant à un cahier des charges bien précis que nous avions 
préalablement établi. Cette plate-forme nous a permis de simuler, dans le cadre de cette thèse, 
un mouvement respiratoire et, dans le cadre d’autres études, un mouvement cardiaque. Dans 
un premier temps, cette plate-forme ne permettait qu’un mouvement de translation en z. Un 
deuxième degré de liberté est venu s’ajouter ensuite. La plate-forme permettait alors de réaliser 
de manière synchronisée un mouvement de translation en z et une rotation d’axe z. La mise en 
mouvement de fantôme existant ou de fantôme originaux réalisés par nos soins a permis 
d’étudier l’influence du mouvement sur la qualité de l’image. Cette plate-forme nous a permis 
de montrer que l’influence du mouvement dépendait de la taille, de la forme et du contraste de 
l’objet étudié. Le mouvement peut engendrer une déformation de l’objet, un redimensionnent 
dû à un sous échantillonnage et une modification de sa valeur d’atténuation moyenne due à 
l’effet de volume partiel et au moyennage volumique partiel.  
Le mouvement conduit donc à une perte d’information sur la localisation, sur la densité, sur le 
volume et sur la forme des objets qui ont bougé durant l’acquisition. Cette perte d’information 
est d’autant plus importante que l’amplitude et/ou la vitesse du mouvement sont élevées. 
 

Au cours de cette thèse, plusieurs scanners ont été mis à notre disposition : un scanner 4 
barrettes Volume Zoom Siemens (Siemens Medical Solutions, Erlangen, Deutschland), un 
scanner Somatom Sensation 16 barrettes (Siemens, Erlangen, Deutschland) et un scanner 64 
barrettes Toshiba Aquilion 64 CFX (Toshiba Medical, Tokyo, Japon). L’utilisation de ces scanners 
de générations et de technologies différentes nous a permis d’étudier l’influence des 
paramètres d’acquisition sur la qualité de l’image avec ou sans mouvement. Cette étude a 
permis de montrer que le choix de paramètres d’acquisition pertinents était primordial pour 
obtenir une image optimale. L’influence du mouvement sur la qualité de l’image n’est 
également pas la même en fonction des paramètres d’acquisition choisis. La détermination du 
protocole d’acquisition peut en amont, permettre une limitation des artefacts de mouvement.  
 

L’étude de l’influence du mouvement et celle des paramètres d’acquisition a ensuite été 
appliquée à la technique de détermination de la composition chimique des calculs rénaux en CT. 
Cette technique, basée sur les valeurs d’atténuation aux RX des calculs rénaux, permet 
théoriquement de caractériser la nature chimique du calcul afin de choisir rapidement le 
meilleur moyen de traitement possible (LEC, chirurgie…).  
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En pratique, aucune étude disponible dans la littérature n’a mis en place une technique 
rigoureuse tenant compte de l’absorption globale autour des calculs. De plus, aucune d’entre 
elles n’a réussi à caractériser chaque type de calcul utilisé avec une précision suffisante. La  
signification statistique de leurs résultats et leurs méthodes d’analyse sont également plus que 
discutables. 
A l’aide de la plus grande série de calculs jamais publiée et d’un fantôme développé au sein du 
laboratoire et respectant au mieux les conditions d’absorption et d’atténuation du rein, nous 
avons réussi à mettre en place un protocole permettant de déterminer, avec une précision de 
95%, la nature chimique du composant majoritaire d’un calcul. Cette technique dite de « double 
énergie » permet d’identifier chaque type de calcul en se basant sur les valeurs d’atténuation 
aux RX d’un calcul obtenues à 80 et à 120 kV. 
Cette technique, permettant d’identifier un calcul pur (ou considéré comme pur) en 
caractérisant la nature chimique de son composant majoritaire,  a été validée en utilisant la plus 
grande série de calcul jamais publiée, ce qui nous permet d’avoir une excellente signification 
statistique. De plus, le fantôme conçu par nos soins et celui qui simule le mieux les conditions 
physiologiques réelles. 
Cette technique de « double énergie » n’est malheureusement plus utilisable quand le fantôme 
est mis en mouvement. En effet le mouvement génère des artefacts qui engendrent une 
modification des valeurs d’atténuation des calculs. L’échelle de valeurs, obtenues sans 
mouvement, permettant d’identifier un calcul n’est alors plus valable. 
Outre le problème du mouvement éventuel, d’autres paramètres interviennent quant à la 
limitation de cette étude, notamment la dépendance des valeurs d’atténuation au modèle et à 
la marque de scanner utilisés et le fait que nous n’avons utilisé que des calculs purs (ce qui n’est 
le cas en France que dans 5 à 10 % des cas cliniques). 
 

Notre technique de caractérisation des calculs purs est donc efficace si et seulement si aucun 
mouvement n’a lieu durant l’acquisition. Or, il est impossible d’être sûr qu’aucun mouvement 
n’a été effectué de manière volontaire ou non par le patient. Pour s’affranchir du mouvement 
respiratoire du patient, nous avons mis au point une méthode de correction des artefacts du 
mouvement. Cette méthode est appliquée directement dans l’espace de Radon. A l’aide d’un 
modèle respiratoire simple et de données parallèles simulées, nous avons réussi à corriger un 
sinogramme corrompu par le mouvement afin de reconstruire des images non artefactées. 
Cette pré-étude montre néanmoins des résultats encourageants qui devront être validés à 
partir de modèles plus complexes que ceux utilisés (modèles respiratoire plus complexes, 
données fan beam et cone beam…)  
 

Si l’on revient sur le synopsis du déroulement de la thèse présenté dans l’introduction et mis à 
jour à la page suivante, on s’aperçoit que chaque axe d’étude a donné lieu à au moins une 
publication, une présentation orale et / ou un poster. 
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X.2. Perspectives 
 

Tous les travaux menés au cours de cette thèse peuvent en amener d’autres. Notre plate-
forme dynamique de mouvement a été conçue pour être évolutive. D’autres degrés de liberté 
pourront donc être ajoutés dans un souci de simuler des mouvements toujours plus proches de 
la réalité physiologique. Pour le moment, cette plate-forme n’a été utilisée que pour des 
applications en scanographie. Elle pourra également être utilisée en TEP ou en radiothérapie où 
le mouvement des organes est également une problématique importante. L’apparition, en 
clinique, de scanners de nouvelle génération tels que le dual source de Siemens et le 320 
barrettes de Toshiba, qui sont censés diminuer fortement l’influence du mouvement sur la 
qualité de l’image, mérite qu’on s’y attarde. Des études relatives à l’influence du mouvement 
sur ces scanners seraient intéressantes afin de savoir dans quelles proportions ils limitent 
l’influence du mouvement. Notre plate-forme peut également permettrent aux constructeurs 
de tester leurs algorithmes de reconstruction afin de valider leur fiabilité vis-à-vis du 
mouvement volontaire ou involontaire du patient. 
 

Les travaux entrepris pour tenter de déterminer la composition chimique des calculs rénaux en 
scanographie sont, comme nous l’avons vu, limités par l’utilisation de calculs purs et par le 
fantôme utilisé. Le meilleur protocole possible serait d’étudier les calculs directement sur les 
images obtenues avec des patients lithiasiques. En admettant que l’apnée ait été parfaite 
durant l’acquisition, la technique de double énergie pourrait être appliquée. Le calcul serait 
ensuite extrait puis analysé. La concordance exacte entre la valeur d’atténuation aux RX et la 
composition chimique du calcul pourrait alors être établie. Ce protocole passerait bien entendu 
par la rédaction d’un protocole hospitalier de recherche clinique (PHRC) avec validation par le 
comité consultatif de protection des personnes dans la recherche biomédicale (CCPPRB). 
Il serait également intéressant d’élaborer in vitro une relation entre la friabilité (ou la solubilité) 
d’un calcul en fonction de son nombre CT sans se soucier de la composition chimique. Cette 
relation permettrait d’orienter le traitement (LEC, traitement médicamenteux, chirurgie…). 
L’étude de la dépendance des valeurs d’atténuation des calculs rénaux aux RX en fonction de la 
marque et du modèle de scanner utilisé pourrait également être menée afin de connaître 
l’ampleur de ce biais sur les nombres CT des calculs. 
 

Notre technique de correction des artefacts de mouvement directement dans le sinogramme 
est une étude préliminaire. Elle est basée sur des données simulées parallèles. Une extension de 
la méthode peut être faite avec des données simulées fan beam et cone beam. Une fois cette 
méthode validée sur des données de ce type, elle pourrait être appliquée à des données réelles 
émanant de scanners de constructeurs différents. Le modèle respiratoire utilisé ici est 
également un modèle respiratoire simple. Cette méthode doit être améliorée pour pouvoir 
corriger des artefacts engendrés par des mouvements plus complexes. 
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monohydrate stones are more resistant to ex-
tracorporeal lithotripsy [16] than are the 
other types of stones we describe. Failure of 
extracorporeal shock wave lithotripsy in-
creases medical costs, necessitates alterna-
tive treatment, and results in undesirable ex-
posure of the renal parenchyma to shock 
waves. For these reasons, pretreatment deter-
mination of the composition of stones is es-
sential. Since the early 1980s, studies have 
been conducted to determine stone composi-
tion on the basis of X-ray attenuation of 
stones in vitro [17–22] and in vivo [23–25].

Organs in the upper part of the abdomen, 
including the liver, kidneys, and spleen, 
move considerably as a result of respiration 
[26]. McCollough et al. [27], Alfidi et al. 
[28], and Ritchie et al. [29] have proved that 
physiologic motion decreases the quality of 
CT images. To our knowledge, no studies 
have been conducted to evaluate the influ-
ence of residual respiratory motion on the 
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S
ince the early 1990s, the use of 
unenhanced CT has gained wide-
spread acceptance in the evalua-
tion of nephrolithiasis. Because 

studies have shown that helical CT can depict 
urinary stones more precisely than do radiog-
raphy [1], sonography [2], nephrotomography 
[3], and excretory urography [4], MDCT has 
become the technique most used for rapid and 
accurate determination of the presence of 
stones in evaluations for urinary lithiasis 
treatment [5–10].

Precise determination of the symptoms, 
localization, size, and chemical composition 
of stones is key to diagnosis and choice of 
therapy [11]. Extracorporeal shock wave 
lithotripsy is the most commonly used tech-
nique in the management of urinary stones, 
but the success of this treatment depends on 
the chemical composition of the stone and its 
corresponding fragility [12–15]. For exam-
ple, brushite, cystine, and calcium oxalate 

Keywords: chemical composition, CT attenuation value, 
nephrolithiasis, renal stones, respiration motion
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OBJECTIVE. Our aim was to determine, using CT attenuation values, the chemical com-
position of 241 human renal stones placed in a jelly phantom and to analyze the influence of 
respiratory motion on the classification.

MATERIALS AND METHODS. The stones were placed in a jelly simulating the X-ray 
attenuation of the kidneys. A dynamic platform was used to apply to the phantom free-breathing 
motion (sinusoidal motion in z-axis) and motion due to lack of maintenance of a breath-hold 
(5 mm·s−1 in z-axis). Determination of the chemical composition was performed with mean CT 
attenuation values obtained at 80 and 120 kV and with dual-energy CT attenuation values.

RESULTS. Two hundred forty-one human urinary stones were classified into six groups: 
uric acid, cystine, struvite, weddellite (calcium oxalate dihydrate), whewellite (calcium  
oxalate monohydrate), and brushite. With no motion, the use of dual energy enabled differentia-
tion of all of the types of stones with statistically significant differences. Uric acid (–20 ± 22 H), 
cystine (106 ± 19 H), struvite (271 ± 16 H), weddellite (323 ± 5 H), brushite (415 ± 30 H), and 
whewellite (510 ± 17 H) were identified as distinct groups. Motion-induced mean CT attenuation 
values were significantly different from those obtained with no motion. With motion, dual-en-
ergy CT attenuation values did not allow differentiation of all stone types.

CONCLUSION. Dual-energy CT attenuation values can be used to predict the chemical 
composition of stones in vitro. However, when slight motion is applied to renal stones during 
image acquisition, the values become significantly different from those obtained with no mo-
tion. Consequently, confusion arises in differentiating stone types. A perfect breath-hold has 
to be performed for in vivo use of attenuation value to discern stone type.

Grosjean et al.
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CT attenuation values of stones. The aim of 
our study was to determine with CT attenua-
tion values the chemical composition of hu-
man renal stones in a jelly phantom and to 
analyze the influence of respiratory motion 
on stone classification.

Materials and Methods
Urinary Stones

Data on 241 urinary stones from humans were 
obtained from the database of a stone analysis 
laboratory. The stones had been collected through 
surgical and endoscopic intervention. The bio-
chemical composition had been determined with 
stereo microscopy and infrared spectropho-
tometry, which generated the percentages of the 
predominant components. The percentages of 
pure and mixed stones were not equal. On average, 
two thirds of calculi were polycrystalline. The 
stones were classified according to the main 
component, and only stones containing at least 
85% of one component were used for our study. 
According to the predominant component, the 
stones were divided into six groups: uric acid, 
cystine, magnesium ammonium phosphate hexa-
hydrate (struvite), calcium oxalate dihydrate 
(weddellite), calcium oxalate mono hydrate 
(whewellite), and calcium hydrogen phosphate 
dihydrate (brushite) (Table 1). All of these stones 
had low content of a secondary component. The 
diameter of the stones varied from 7 to 25 mm 
(mean size, 12 mm).

Phantom and Dynamic Platform
The stones were placed in a jelly made of water, 

iodine, and animal proteins (Fig. 1). The iodine and 
protein concentrations were empirically chosen to 
ensure the jelly had an X-ray attenuation similar to 
that of human kidney (30 H at 120 kV). To 1 L of 
water, we added 21.6 g of animal protein and 
0.01 mg of iodine. Each layer of jelly, containing all 
the stones of one type, was successively settled in a 
plastic container (280 × 210 × 110 mm). The jelly 
phantom was homogeneous (30 ± 3 H). Stones were 
embedded in a layer 3 cm thick. The jelly phantom 
had six layers, for a total thickness of 18 cm. The 
plastic container was placed in a water tank. This 
water tank containing the six layers of jelly and the 
241 stones was placed on a dynamic platform 
designed to accurately simulate respiratory motion 
in the z-axis [30].

Applied Motion
Two motions were used: a simulation of free-

breathing motion and a simulation of motion due to 
lack of maintenance of a breath-hold. For free 
breathing, a sinusoidal motion, described by Lujan 
et al. [31], was applied with an amplitude of 35 mm 

and a period of 5 seconds, as proposed by Moerland 
et al. [32] and proved by Pasquier et al. [33]. To 
achieve independence from the phase of free-
breathing motion, we performed three acquisitions 
with free-breathing motion and averaged the data 
obtained. For breath-hold motion due to lack of 
maintenance of a breath-hold, the phantom was 
translated in the longitudinal axis (z-axis) with a 
speed of 5 mm/s. To simulate a perfect breath-hold, 
the platform was kept at rest.

CT Parameters
MDCT (Somatom Sensation 16, Siemens Medical 

Solutions) was performed at 80 and 120 kV, 
200 mAs, 0.5-second gantry rotation time, 0.75-
mm collimation, and 0.7-mm index of reconstruction. 
These parameters were those used in a typical 
abdominal examination protocol.

Image Analysis
For measurement of CT attenuation values at 

image analysis, we devised an interface based on 
Matlab (Mathworks). Stones were segmented 
from multiplanar reformation by use of standard 

morphologic image-processing operations (global 
threshold of 155 H, opening to remove pixel 
inferior in relation to three pixels and closing to 
gather the contiguous zones separated by the 
thresholding). For each acquisition and for each 
stone, the largest region of interest (ROI) was set 
closest to the largest area of the stone (Fig. 2). The 
size and the position of the ROIs had been 
validated twice by an experienced radiologist 
using a conventional soft-tissue window. A 
conventional soft-tissue window (width, 350 H; 
level, 40 H) was used to record the mean ± CT 
attenuation values within the ROI.

Data and Statistical Analysis
Determination of chemical composition was 

performed with mean CT attenuation value at 
80 kV, mean CT attenuation value at 120 kV, and 
dual-energy CT attenuation value. Dual-energy 
CT attenuation value was assessed by subtracting 
the mean CT attenuation value obtained at 120 kV 
from the mean CT attenuation value obtained at 
80 kV. The 95% CI (lowest to highest) was 
computed. The 95% CI obtained with no motion 
was considered the reference for the rest of the 
study. To compare mean CT attenuation values for 
the different types of motion (perfect breath-hold 
vs nonmaintained breath-hold, perfect breath-hold 
vs free breathing, nonmaintained breath-hold vs 
free breathing), a paired Student’s t test for two 
sets of unpaired data with unequal variance 
assumed was used. The same test was performed 
to compare the dual-energy CT attenuation values 
of the different types of stones.

Results
Static Acquisitions (Perfect Breath-Hold)

At 80 kV, according to the mean CT at-
tenuation values from most to least dense, 
the stone types were as follows: brushite, 
weddellite, whewellite, struvite, cystine, and 

TABLE 1: Repartition of Calculi Used 
for In Vitro Study

Stone Type n

Brushite (calcium hydrogen phosphate 
dihydrate)

12

Cystine 64

Struvite (magnesium ammonium 
phosphate hexahydrate)

29

Uric acid 38

Whewellite (calcium oxalate 
monohydrate)

63

Weddellite (calcium oxalate dihydrate ) 35

Total 241

Fig. 1—Photograph 
shows stones that were 
placed in jelly phantom.
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uric acid. At 120 kV, according to the mean 
CT attenuation values from most to least 
dense, the stone types were as follows: 
brushite, weddellite, whewellite, cystine, 
struvite, and uric acid. The global sort was 
identical except for the switch between cys-
tine and struvite. The means and 95% confi-
dence limits for the CT attenuation values 
obtained at 80 and 120 kV are reported in 
Table 2. When the classification of the vari-
ous types of stones was arranged according 
to mean CT attenuation value and 95% CI, 
substantial overlap between types was found 
(Fig. 3).

At 80 kV, only uric acid stones were iden-
tified as a distinct group on the basis of CI. 
Struvite and cystine stones were not differen-
tiated, but these two groups were differenti-
ated from uric acid, calcium oxalate, and 
brushite stones. It was difficult to separate 
whewellite from weddellite and brushite 

stones (Fig. 3A). At 120 kV, cystine stones 
were clearly identified, but with this energy, 
uric acid stones were not differentiated from 
struvite stones. For whewellite, weddellite, 
and brushite stones, overlap was present but 
less important than at 80 kV (Fig. 3B).

CT attenuation values were lower at 
120 kV than at 80 kV (Table 2). On average, 
the CT attenuation values at 120 kV were 
equal to 75% (± 17 kV) of the value at 80 kV. 
The differences between mean CT attenua-
tion values were particularly high for whew-
ellite stones (61%) and struvite stones (63%). 
Despite a larger spread of CT attenuation 
values at 80 kV, there was less overlap at 
120 kV (Fig. 3). Only cystine stones at 120 kV 
and uric acid stones at 80 kV were identified 
with statistical significance. However, the 
dual-energy CT attenuation values obtained 
at 80 and at 120 kV allowed statistically sig-
nificant differentiation of all types of stones 

(Fig. 4). Uric acid (–20 ± 22 H), cystine 
(106 ± 19 H), struvite (271 ± 16 H), weddel-
lite (323 ± 5 H), brushite (415 ± 30 H), and 
whewellite (510 ± 17 H) were identified as 
distinct groups.

Difference Between Nonmaintained  
Breath-Hold and Perfect Breath-Hold

When motion due to lack of maintenance of 
a breath-hold was applied to the phantom, the 
CT attenuation values were significantly dif-
ferent (with 95% CI) from the CT attenuation 
values obtained with no motion, except for 
uric acid at 80 kV (Fig. 5A) and brushite at 
120 kV (Fig. 5B). In addition, the CT attenua-
tion values were lower than in the static case 
except for struvite at 120 kV and whewellite at 
120 kV. Nevertheless, the classification did not 
change, and for nonmaintained breath-hold, 
the classification of stones was similar to 
the classification obtained with no motion. 
With nonmaintained breath-hold motion, 
the overlap was not the same as for the other 
situations. For example, at 120 kV with no 
motion, the CI computed for cystine stones 
(602–648 H) had no overlap with that for the 
other types of stones. However, when non-
maintained breath-hold motion was applied, 
the CI of cystine stones (448–526 H) had con-
siderable overlap with that of struvite stones 
obtained with no motion (344–579 H) (Fig. 
5B). Even the dual-energy CT attenuation val-
ues did not allow distinction of struvite from 
uric acid stones or of struvite from weddellite 
stones (Fig. 6). Only brushite and whewellite 
were differentiated from the other stones with 
the dual-energy CT attenuation values.

Difference Between Free-Breathing Motion 
and Perfect Breath-Hold

With sinusoidal motion applied to the phan-
tom, the mean CT attenuation values were 
significantly different (with 95% CI) from the 
mean CT attenuation values obtained with no 
motion, except for struvite at 120 kV (Fig. 5B) 
and uric acid at 80 kV (Fig. 5A). CT attenua-
tion values were always lower than without 
motion. The classification of stones was simi-
lar to that at rest. Overlap was not the same as 
that at rest. For example, at 80 kV with no 
motion, the CI for whewellite stones (1,190– 
1,424 H) had no overlap with that of struvite 
stones (599–865 H). When free-breathing 
motion was simulated, the CI for whewellite 
(763–1,100 H) had considerable overlap with 
that of struvite stones obtained with no mo-
tion (599–865 H) (Fig. 5A). With free-breath-
ing motion, the dual-energy CT attenuation 

Fig. 2—Diagram shows 
regions of interest 
placed within largest 
area of stones (120 kV; 
200 mAs; soft-tissue 
window width, 350 H; 
soft-tissue window 
length, 40 H).

TABLE 2: Mean and 95% Confidence Limits of CT Attenuation Values (H) at 
Rest of Six Types of Calculi

 Stone Type n

Attenuation at 80 kV Attenuation at 120 kV

Lowest Mean Highest Lowest Mean Highest

Brushite (calcium hydrogen 
phosphate dihydrate)

12 1,451 1,631 1,810 1,066 1,216 1,366

Cystine 64 689 731 773 602 625 648

Struvite (magnesium ammonium 
phosphate hexahydrate)

29 578 732 865 344 461 578

Uric acid 38 350 417 484 392 437 482

Weddellite (calcium oxalate 
dihydrate)

35 1,235 1,341 1,547 816 1,017 1,218

Whewellite (calcium oxalate 
monohydrate)

63 1,190 1,307 1,424 703 797 891
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values allowed differentiation of uric acid, 
struvite, and cystine stones. Brushite, whew-
ellite, and weddellite were not differentiated 
from one another (Fig. 7).

Difference Between Simulated Free-Breathing 
Motion and Nonmaintained Breath-Hold

Except for whewellite at 120 kV, when 
nonmaintained breath-hold was simulated 
(5 mm/s), the CT attenuation values were 
significantly equal (with 95% CI) to the CT 
attenuation values obtained when free-
breathing motion was simulated (Fig. 5B).

Discussion
Since the early 1980s, several studies have 

been conducted in an attempt to determine 
the chemical composition of stones on the 
basis of X-ray attenuation in vitro and in 
vivo. For our study, we used the largest num-
ber (n = 241) of stones so far described, to 
our knowledge, and found that chemical 
characterization is possible with dual-energy 
CT attenuation values.

In 1998, Mostafavi et al. [20] asserted, hav-
ing studied only 102 stones, that the best CT 
parameter for accurately determining the 
chemical composition of stones was the mean 
CT attenuation value obtained at 120 kV. This 
affirmation was in accord with our results. At 
120 kV the overlap between types of stones was 
less, and it was easier to differentiate the stone 
groups. Despite the overlap problem, it was 
possible to classify the types of stones accord-
ing to mean CT attenuation value and 95% CI. 
At 120 kV, from least to most dense, the stones 
types were as follows: uric acid (437 ± 45 H), 
struvite (461 ± 117 H), cystine (625 ± 23 H), 
whewellite (797 ± 94 H), weddellite 
(1,017 ± 201 H), and brushite (1,216 ± 150 H). In 
most of the previous studies, the chemical com-
position of the stones had been assessed only at 
120 kV. This kilovoltage is the one most com-
monly used for clinical abdominal imaging. 
Consequently, only our results obtained at 
120 kV can be compared with those of others. 
Our classification is similar to those of 
Mitcheson et al. [17], Bachmann et al. [34], and 
Mostafavi et al. [20]. Hillman et al. [18], New-
house et al. [19], Saw et al. [21], Bellin et al. 
[22], and Motley et al. [23] switched cystine 
and struvite (Table 3).  This difference can be 
explained by the fact that there is often a large 
overlap between the CI of struvite and the CI of 
cystine in these studies. Deveci et al. [35] 
switched whewellite and weddellite, but they 
used only one weddellite stone, opening the 
finding to statistical criticism.T
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CT attenuation values were 75% higher at 
80 kV than at 120 kV, and the classification 
obtained at 80 kV was not the same as that at 
120 kV, cystine and struvite being switched. 
This variation in CT attenuation value deter-
mination according to kilovoltage has been 
described by McKetty [36] and Bushberg 
[37]. Without motion, for all stones, findings 
on single-energy scanning (80 or 120 kV) did 
not allow accurate differentiation of the chem-
ical composition of stones. Dual-energy scan-
ning, however, provided additional informa-
tion on chemical characterization. As shown 
by Mostafavi et al. [20], dual-energy CT at-
tenuation values are extremely reliable in dif-
ferentiating all stones. Even if Mostafavi et al. 
had been the only investigators to study the 
six most frequent types of stones (Table 3), 
they conducted their study without consider-

ing renal X-ray attenuation, and the number of 
stones used could not guarantee the statistical 
significance of the results.

In our study, the use of the dual-energy CT 
attenuation values made it possible to charac-
terize all renal stones with statistical signifi-
cance. In clinical use, imaging for nephro-
lithiasis is generally performed at 120 kV. 
Because the received dose is proportional to 
the square of the kilovoltage, use of this tech-
nique can lead to an approximately 40% in-
crease in received dose, possibly less. The 
second acquisition thus can be minimal (cen-
tered on the stone without acquisition of im-
ages of the rest of the abdomen) and performed 
with low energy (80 kV) [38–40]. This addi-
tional dose can be a problem for children but 
can be justified for adult patients because ac-
curate and fast determination of the chemical 

characterization of renal stones can lead to 
quicker and more accurate treatment. This 
new protocol can be facilitated with the dual-
source CT (Somatom Definition, Siemens AG 
Medical Solutions).

Several studies have been conducted in the 
attempt to determine the chemical composition 
of renal stones on the basis of in vitro and in 
vivo X-ray attenuation of the stones (Table 3). 
The in vitro studies, however, did not reproduce 
normal abdominal wall and fat, perinephric 
fat, or the spine, causing uncertainty about 
standardization of the values obtained. For ex-
ample, Bellin et al. [22] used excised pig kid-
ney placed in water, Mostafavi et al. [20] and 
Deveci et al. [35] placed stones in air, and Saw 
et al. [21] placed stones in water. The influence 
of the surrounding media on CT attenuation 
values has been proved by Grosjean et al. [41], 
who found the mean CT attenuation values of 
stones vary with the surrounding media tested 
(air, water, and jelly). This finding can be ex-
plained by the beam-hardening effect and in-
sufficient correction of the effect with CT algo-
rithms [42]. In our study, we used a jelly made 
of water, iodine, and animal proteins and sur-
rounded it with water. The CT attenuation val-
ue of the jelly (30 ± 6 H at 120 kV) allowed us 
to reproduce renal attenuation as accurately as 
possible, but the phantom did not reproduce ex-
actly normal abdominal wall and fat.

The influence of the surrounding media on 
mean CT attenuation value explains the dif-
ference between our values and those obtained 
in the other studies [20, 21, 35], which did not 
respect the normal absorption of the abdomen 
because the stones were scanned within an 
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air-filled environment or in water. For exam-
ple, to prevent overlapping densities and to 
avoid the absorption of X-ray beams by water 
or fat, Deveci et al. [35] used an air-filled en-
vironment instead of phantoms containing 
water or fat. Thus the density differences in-
creased, and overlap did not occur. Conse-
quently, because the in vitro conditions were 
too far from the in vivo conditions, the results 
cannot be considered a reference for in vivo 
determination of chemical composition.

Because our study had, to our knowledge, 
the largest number of stones described in the 
literature to date, the results have statistical 
significance for the six most frequent types of 
stones. Only stones containing at least 85% of 

one component and having low content of a 
secondary component were used. These 
stones can legitimately be considered to re-
flect the behavior of the principal component 
and in consequence can be considered pure. 
Overrepresentation of some components (for 
example, calcium oxalate monohydrate and 
brushite) was deliberate because of their par-
ticular resistance to extracorporeal shock 
wave lithotripsy. Carbapatite stones were not 
included in our study because they are rarely 
pure and almost always are multiphasic with 
high content of a secondary component. It 
was also difficult to collect enough pure car-
bapatite stones to obtain significant results. 
Pure carbapatite stones are, in practice, less 

frequent than cystine stones. Our stones were 
selected from the purest possible stones. Even 
though most stones are polycrystalline, it was 
necessary to work with pure stones or stones 
considered pure. Because differentiation of 
pure stones has not been proved, study of 
mixed stones would not be realistic.

Our phantom was closer to in vivo condi-
tions than phantoms used in in vitro studies 
of the X-ray attenuation of the kidney. With 
this phantom and the large number of stones, 
we attempted to prove that dual-energy CT 
attenuation values can be clinically useful 
for determining the chemical composition of 
pure renal stones. However, even if a breath-
hold can generally be maintained over the 
acquisition time, for some patients (e.g., 
those with sharp pain due to renal colic, chil-
dren, and dyspneic patients), a breath-hold is 
particularly difficult [43]. To analyze the in-
fluence of motion on the X-ray attenuation of 
stones, two types of motion were applied to 
the phantom: free-breathing motion and mo-
tion due to lack of maintenance of a breath-
hold. We found that CT attenuation values 
depend on motion. With the two types of 
movement, CT attenuation values generally 
decreased. With either type of motion, the 
mean CT attenuation values were signifi-
cantly different from those obtained at rest. 
Therefore, even dual-energy CT attenuation 
values cannot be used to determine the 
chemical composition of renal stones in the 
presence of motion.
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The explanation for the influence of motion 
is the partial volume effect due to motion. 
With 16 × 0.75 mm collimation and a gantry 
rotation time of 0.5 second, 24 mm are scanned 
per second, but in that time, the stones have 
moved at least 5 mm with lack of maintenance 
of a breath-hold. The partial volume effect oc-
curs during imaging of any part of the body in 
which the anatomic relations are changing 
rapidly in the z direction [44]. To keep the 
partial volume effect at a minimum, the thin-
nest available slice thickness has to be used. 
In addition, acquisition time generally in-
creases when slice thickness is decreased. 
The longer the acquisition time, the greater is 
the partial volume effect due to the presence 
of motion. Because of this partial volume ef-
fect paradox, a compromise between slice 
thickness and acquisition time is needed. To 
minimize the acquisition time, gantry rotation 
time can be decreased. It is noteworthy that 
the gantry rotation time of 500 milliseconds 
did not allow minimization of motion artifacts 
but corresponds to the abdominal imaging 
protocol in current clinical use. Even with the 
fastest available gantry rotation time (420 
milliseconds), it is impossible to remove mo-
tion artifacts. Ritchie et al. [29] found that the 
gantry rotation time necessary to eliminate 
motion artifacts caused by quiet breathing 
was 93.5 milliseconds.

Our results indicate that determination of 
the chemical composition of renal stones has 
to be done with images obtained during a 
perfect breath-hold. We can never be sure, 
however, that a patient has realized a perfect 
breath-hold. Imprecision due to motion is a 
limitation of CT determination of the chemi-
cal composition of renal stones. Without mo-
tion, prediction of renal stone composition 

with dual-energy CT attenuation values is 
reliable. When motion is applied, the tech-
nique becomes unusable.

Saw et al. [21] scanned 127 urinary stones 
of known composition placed in a water bath 
(120 kV, 240 mA). By referring to the model 
of Hu and Fox [45], which showed that mea-
surement of the CT attenuation value of an 
object with helical CT is affected by collima-
tion width and pitch, Saw et al. found that the 
measured attenuation of stones declined with 
increasing collimation width owing to the 
partial volume effect. In addition, scanning 63 
stones in a waterbath (120 kV, 100 mA), Hill-
man et al. [18] found that even if it is clear that 
small stones will be subject to partial volume 
inaccuracies in measurement of CT attenua-
tion and that this source of inaccuracy can be 
further accentuated by the respiratory move-
ment of a patient, CT may prove a valuable 
adjunct to traditional laboratory and clinical 
methods of establishing the chemical compo-
sition of stones. To avoid partial volume inac-
curacies, we chose the thinnest possible slice 
thickness for our study (0.75 mm). It is essen-
tial to use a narrow slice width to ensure the 
accuracy of attenuation values in helical CT 
[46]. But decreasing the slice thickness has 
two opposing effects. Stone detection can be 
improved with a decrease in partial volume 
effect, but it can hampered by an increase in 
noise [47–49]. In addition, choosing table feed 
values greater than the nominal section thick-
ness increases degradation of the slice sensi-
tivity profile [50]. For lesions smaller than the 
section thickness, a reduction in contrast en-
hancement due to the partial volume effect 
can be observed.

There may be variability in CT attenuation 
values of scans obtained with different CT 

scanners manufactured by different compa-
nies and even among different scanners made 
by the same manufacturer and of the same 
model [51, 52]. This phenomenon may explain 
the slight variations in CT reports of attenua-
tion values. In addition, most renal stones in 
humans are not pure. Heterogeneity can be 
very important, and the proportion of constit-
uents can vary considerably [46, 53, 54]. To 
determine absolute CT attenuation values, 
Mostafavi et al. [20] used 1-pixel ROIs to 
measure CT attenuation. Deveci et al. [35] 
used three 0.01-cm2 ROIs. In applying these 
methods, the investigators did not take into 
account the structural heterogeneity of mixed 
calculi. Because of this structural heterogene-
ity, we used the largest ROI within a stone to 
obtain a reliable mean CT attenuation value 
for each stone, as did Motley et al. [23]. When 
motion is applied, however, the larger the ROI, 
the more pixels from the environment of the 
stone can be included and lead to an increase 
in partial volume effect.

A limitation of our study was that only 
stones with a diameter between 7 and 25 mm 
were assessed. The influence of stone size on 
CT attenuation values was not studied. The 
results can be degraded when the diameter of 
the stones approaches the slice thickness. 
The effect of stone size will be the subject of 
future work.

In conclusion, with single-energy CT, 
overlap between types of renal stones makes 
it difficult to reliably determine the chemical 
composition. Dual-energy CT attenuation 
values can be used for accurate prediction of 
stone composition in vitro. When slight mo-
tion is applied to renal stones during acquisi-
tion, however, CT attenuation values and 
even dual-energy CT attenuation values be-
came significantly different from those ob-
tained at rest and consequently can lead to 
confusion between stone types. Therefore, 
for in vivo application of this technique, a 
perfect breath-hold has to be performed by 
the patient, even during MDCT.
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ABSTRACT 

Physiological motions can affect Computed Tomography (CT) exam. While the impact of some motions on CT 

imaging can be reduced, other physiological motions are unavoidable. To attempt correcting the resulting images, it 

is necessary to understand how the artifacts are formed and their influence on the image quality.  

Using a cardiac phantom and a dynamic platform, we have studied the influence of a translation in the z-axis 

associated with a rotation in the z-axis (at different speeds) on the quality of axial images using a 64-channel 

scanner.  

The results show that, the deformation, the detectability and the contrast of the calcifications are of course dependent 

on the density and size of the calcification but also on the movement they undergo. The noise in CT imaging is also 

affected by motion. The influence of motion on the image quality depends on the examined object and unfortunately 

cannot be predicted. 

The corruption of the data results in the loss of information about the form, the contrast and/or the size of the 

scanned object. This corruption can lead to diagnosis errors by mimicking diseases or by masking physiologic details 

 
Keywords: CT, reconstruction, image quality, motion artifacts, phantom 

 

1. INTRODUCTION 
Periodic and aperiodic patient motions can appear during a Computed Tomography (CT) exam. These motions 

can be voluntary or involuntary. Regarding the involuntary motion case, respiration induced motion and cardiac 

contraction induced motion are those who degrade the most the quality of the CT images
1-7
. 

Indeed, it is well known that organs in the upper abdomen including the liver, the kidneys, and the spleen move 

significantly as a result of respiration
8, 9

. Moreover, cardiac contraction leads to motion of the heart but also to 

motion of organs in the thorax or in the abdomen.  

Overall, respiration motion can be seen as a combination of different translations where the translation in the 

longitudinal axis has the highest amplitude
9-11

. In the same way, cardiac motions can be seen as the combination of a 

translation and a rotation in the longitudinal axis. Numerous studies, using different modalities (EBCT 
12-14

, 

conventional X-ray coronary angiography
15
, Magnetic Resonance Imaging

16-18
, Multi Slice CT

19
 and Doppler Tissue 

Imaging
20
) have tried to quantify the amplitude and speed of cardiac motions. One solution to reduce the influence of 

respiration-induced motion on the quality of CT images is to carry the entire acquisition in a single breathhold. 

Nevertheless, even if the patient can generally maintain a good breathhold during acquisition time, in some cases it is 

particularly difficult to do so (sharp pain due to renal colic, children, dyspneic patient …)
9
. To reduce the effect of 

cardiac motion and therefore enhance the quality of the acquired CT image, it is necessary to define an optimum 

electrocardiogram (ECG) time window for the acquisition period. In addition, the set of  raw data used during the 

image reconstruction process is collected within the same window of the cardiac cycle 
21
. But this technique has 



limits, as shown by Guerra et al.
20
. These techniques, used to reduce motion artifacts, are necessary to compensate 

the technological limits of the current available CT scanners. Indeed, even though substantial improvement appeared 

in the last decade (spiral mode
22
, Multi-slice Computed Tomography 

23
 (MSCT), increase of the gantry rotation 

speed, …), the quality of CT imaging remains hindered by cardiac and respiration motions. For instance, for a better 

diagnosis  of coronary artery diseases, a temporal resolution less than 50 ms would be necessary 
5
. However, such 

short resolutions are not possible in nowadays CT. Indeed, to rebuild one image, the projections of more than half of 

the gantry rotation time are necessary 
24
. With current CT scanners, gantry rotation time is about 330 ms 

25
, so a total 

reconstruction window of 165 ms is necessary. One of the solutions developed by the manufacturers is the increase 

in the number of slices 
25-27

. Before we try to optimize the CT scanners parameters or attempt correcting the motion 

artifacts, it is necessary to understand how these artifacts occur, to study their appearances, their influence on the 

image quality and the effect of the reconstruction algorithms. This study aims to assess the influence of motion 

artifacts and of CT parameters on the image quality using the latest commercially available generation of CT 

scanners. 

2. MATERIAL AND METHODS 

a. QRM Phantom 

The phantom used in this study was a Cardiac Calcification Insert QRM-CCI phantom (QRM, Möhrendorf, 

Germany). It contains three series of three cylindrical calcifications spaced out by 120 degrees (Fig. 1). Each series 

has a specific hydroxyapatite (HA) density (200, 400 and 800 mg·cm
-3
) and contains three different types of cylinder 

with specific diameter (d in mm) and length (L in mm) (d1=L1=1, d2=L2=3, d3=L3=5) (Table 1). The materials used 

in this phantom mimic the biological tissues with respect to density and attenuation characteristics. 
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Figure 1. The Cylindrical Cardiac Calcification Insert, 
QRM-CCI with its three groups of small, radially arranged 

calcifications (see Table 1 for details), and the two larger 

inserts for calibration purposes. 
 

Table 1. Properties of the nine cylindrical calcifications 

embedded in the Cardiac Calcification Insert QRM-CCI. 

 

 

b. Dynamic platform 

The QRM phantom was placed on a dynamic platform designed by Grosjean et al.
1
 which accurately simulates 

respiratory motion in the z axis (Figure 2). To achieve a better simulation of physiological motion (and more 

particularly cardiac motion), we added a rotation movement to the dynamic platform. The rotation motion is driven 

by a brushless motor with a closed-loop control (precision 0.1°).  
 

 

 

 

 

 

 
Figure 2. Dynamic Platform, with the original z-axis translation and the 

added z-axis rotation, placed on the CT table. 

 

 

 

 

 

 



c. Simulated Motions 

The first acquisition was realized with the platform kept at rest (0°/s and 0mm/s) to obtain a reference image. 

For a 0 mm/s speed, we successively combined a 0°/s, a 10°/s, a 20°/s and finally a 45°/s rotation speed in the z axis. 

The rotation of the phantom was in the clockwise direction, i.e in the hand of the gantry rotation. 

In the same way, we combined these four rotation speeds to 5 mm/s and to 10 mm/s speeds (Table 2). These 

velocities allow us to simulate a cardiac motion and are in accordance with those found in the literature 
1, 4, 9, 12-18, 20

. 

 

 
Table 2. Combinations of tested 

translation and rotation speeds. 

 

 

 

 

d. CT Parameters 

Acquisitions (1 to 12) were realized on an Aquilon 64 CFX multislice CT scanner (Toshiba Medical, Tokyo, 

Japan) using these following parameters: 120kV, 400 mA, gantry rotation time 0.35 s, slice thickness 0.5 mm, 

reconstruction interval 0.3 mm, reconstruction filter FC30 (hard kernel), and a pitch factor of 0,828 (i.e helical pitch 

53). 

To analyze the influence of the pitch factor, the gantry rotation time, the reconstruction filter and of the slice 

thickness on the quality of axial CT imaging, sixteen acquisitions (13 to 28) were realized using combined speeds of 

(0 mm/s & 0°/s) and (5 mm/s & 20°/s). Three pitch factors (0.641, 0.828 and 0.941), three gantry rotation times 

(0.35, 0.5, 1 s), three reconstruction filter (FC 04, FC 13, FC 30) and three slice thicknesses (0.5, 1, 2 mm) were 

tested (Table 3). 
 

 
Table 3. Different used CT parameters and different applied motions for each acquisition. 

 
 

e. Image Analysis 

The image analysis has been performed with Matlab
TM 

(Mathworks, Ma, USA). 
 

i. Image noise and Image uniformity 

Mean CT-number attenuation values were calculated in three regions of interest (ROIs) of 35 mm diameter in the 
QRM phantom. The image noise was then estimated using (1). 

                    (1) 

Where σ is the noise, Pi is the CT attenuation value for one pixel, P is the average of the CT attenuation values of all  

pixels in the ROI, and N is the number of pixels in the ROI. 



ii. High contrast and low contrast detectabilities 

For the detection of high and low contrast calcifications, a line profile was drawn along the middle height of 

each calcification in the x-direction. This allows us to get the mean CT-attenuation value of each calcification in the 

line profile and to study its deformation along the x-axis. 

 

iii. Volume 

The cardiac insert used in our study contained nine cylindrical calcifications of known volumes. The sum of the 

volumes of these nine calcifications was calculated. Based on a technique of tresholding, the volume was computed 

using commercially available Leonardo Syngo 2004A software (Siemens, Erlangen, Germany). On the static image, 

the value of the minimum threshold was manually fixed with regard to the weakest CT-attenuation values obtained 

from all nine calcifications. The same operation was carried for the maximum threshold value. Depending on the 

applied motion and CT parameters, different computed volumes were compared. 

3. RESULTS 
i. Image noise 

 
 

Figure 3. CT images of the Cylindrical Cardiac Calcification Insert QRM-CCI with all the tested combinations of motions. The 

Calcification #1 and #4 are indicated on each image to easily identify all calcifications (Fig 1). The rotation is clockwise. 

 

 



 

 
Figure 4.  (a,b,c) Influence of rotation speed with a constant linear speed on CT image noise values. 

    (d, e, f, g) Influence of linear speed with a constant rotation speed on CT image noise values. 
 

A conventional soft-tissue window (width, 4000 HU; level, 40 HU) has been used to visualize axial CT images and 

to evaluate noise values in the three predetermined ROIs (Figure 3). With 0 mm/s linear speed applied to our 

phantom (Figure 4a), the increase in rotational speed led to little, and consequently non-significant variations in the 

noise values. The same observations could be made regarding the linear speeds of 5 mm/s and 10 mm/s (Figure 4b, 

4c). The rotational motion didn’t affect much the noise values. 

With a 0°/s rotational velocity (Figure 4d), increasing the linear speed induced weak variations in the noise values. In 

fact, even with higher rotational velocities (10, 20 or 45 °/s), the noise values did not vary significantly when the 

linear speed was increased (Figure 4e, 4f, 4g). 
 

 

 
Figure 5. Influence of the Gantry rotation time (a), of the pitch factor (b), of the slice thickness (c) and of the reconstruction filter 

(d) on CT image noise values with and without motion. 
 

In the static case (0 mm/s & 0°/s), the increase in the gantry rotation time (0.35, 0.5, 1 s) induced a diminution of 

axial CT images noise values (Figure 5a). With a motion of 5 mm/s & 20°/s, the noise values decreased when the 

gantry rotation time increased. The higher gantry rotation time was the lower noise value we had. Noise values 

obtained with applied motion were slightly higher than those obtained without motion. 

At rest (0 mm/s & 0°/s), the growth in the pitch factor (0.641, 0.828, 0.906) increased the noise values (Figure 5b). 

Similar evolution of the noise values were observed with a (5 mm/s & 20°/s) motion. The higher pitch factor was the 

more noise we got. In addition, the noise values were always higher when motion is applied to the phantom. 

On the other hand, regardless of the applied motion to the phantom,  noise  decreased in the CT image as the slice 

thickness was increased (0.5, 1 and 2 mm) (Figure 5c). When the slice thickness is doubled, the noise is divided by 

1.2 and when the slice thickness is quadrupled, the noise is reduced by a factor of 1.5. 

The harder reconstruction filter was the higher noise value was (Figure 5d). The noise value computed with a hard 

reconstruction filter (FC 30) is about 5 times higher than the noise value obtained with a soft reconstruction filter (FC 

04). 

 

a) b) c) d) 

a) b) c) 

d) e) f) g) 



ii. High and low contrast detectabilities 
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Figure 6. Diagrams show the influence of the tested parameter on CT-attenuation values and on deformation of the calcification 

#1 without motion (left) and with motion (right). 

(a) and (b) show the influence of gantry rotation time   (c) and (d) show the influence of pitch factor 

(e) and (f) show the influence of slice thickness   (g) and (h) show the influence of reconstruction filter 

(a) (b) 

(c) (d) 

(e) (f) 

(g) (h) 



With no motion applied to the phantom when the gantry rotation time is increased, the CT-attenuation values 

remained constant and the line profile drawn along the middle height of the calcification in the x-direction had 

always the same value (Figure 6a). However, when motion is applied to the phantom (5 mm/s & 20°/s), the CT-

attenuation values and shape of the curves were very dependent on the applied gantry rotation time. The CT-

attenuation values were lower than in the no motion case and the shape of the curves was less sharp (Figure 6b). 

With a 1s gantry rotation time, the CT-attenuation values were about twice weaker than with a 0.35s gantry rotation 

time. The computed diameter of calcification #1 was 1.4 times higher at 1s than at 0.35s. 

When no motion is applied to the phantom, increasing the pitch factor did not lead to any variation of the profile line 

of calcification #1. The amplitude and shape of the curves were independent from the pitch factor values (Figure 6c). 

In the same way, when  motion was applied to the phantom (5 mm/s & 20°/s), variations in the pitch factor did not 

influence the CT attenuation values and diameter of the calcification #1 (Figure 6d). However, the shape and 

amplitude of the line profile were not similar to those obtained when the platform was kept at rest. The CT-

attenuation values were weaker and the full width at half maximum was higher. 

When no motion was applied to the phantom, the increase in the slice thickness did not modify the line profile drawn 

along the middle height of calcification #1. The shapes and amplitudes of the curves did not vary. Nevertheless, the 

full width at half maximums (and consequently, the measured diameter of the calcification in the x-axis direction) 

was higher at 0.5 mm than at 1mm and 2 mm (Figure 6e). With motion applied to the phantom (5 mm/s & 20°/s), 

calcification #1 appeared with a 33 % higher diameter at 0.5 mm slice thickness than at 1 or 2 mm slice thickness. 

The growth in the slice thickness did not influence the amplitude of the curves (Figure 6f). With simulated motion, 

the amplitude of the curves was lower than in the static case and the shape of the curves was less sharp. 

With no motion applied to the phantom, the softer reconstruction filter was, the weaker CT attenuation value of 

calcification #1 was, and the more slightly full width at half maximums we obtained (Figure 6g). On the other hand, 

with a motion of (5 mm/s & 20°/s), the shape and amplitude of the curves did not vary when the reconstruction filter 

was changed (Figure 6h). 
 

iii. Volume 

       
Figure 7.  a) Influence of the rotational speed, with a constant linear speed, on the computed volume values. 

                b) Influence of the linear speed, with a constant rotational speed, on the computed volume values. 
 

With 0 mm/s linear speed (SL) applied to the phantom, the computed volume increased when the rotation speed (SR) 

increased. When SL was equal to 5 or 10 mm/s, the same phenomena could be noticed (Figure 7a). Influence of 

rotation speed on computed volume was significant. For example, on average, the computed volume was about 1.5 

times higher at SR=45°/s than at SR=0°/s (Figure 7a). Even if no motion was applied to the phantom (0 mm/s & 0°/s) 

(Figure 7a), the computed volume was 1.4 times higher than the real volume. When motion was applied (5 mm/s & 

20°/s) (Figure 8b) the computed volume was 2.4 times higher than the real volume (Figure 7a). With constant SR 

applied to the phantom, variation in the computed volume was not significant when SL increased (Figure 7b). Linear 

speeds played a lower important role in the variation of the computed volume than rotational speeds. 
 

 

 

 
Figure 8. Computed volume of the nine calcifications of QRM-CCI phantom 

(QRM, Möhrendorf, Germany) without motion (0 mm/s & 0°/s) (a) and with 

maximal tested motion (10 mm/s & 45°/s) (b). 
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With no motion applied to the phantom (0 mm/s & 0°/s), the increase in the gantry rotation time (0.35, 0.5, 1 s) had 

no significant influence on the computed volume. However, when applied motion (5 mm/s & 20°/s), the computed 

volume increased with the gantry rotation time (Figure 9a). 

When the phantom was at rest (0 mm/s & 0°/s), the modification of the pitch factor (0.641, 0.828, 0.906) did not 

affect the results of the computed volume. However, with applied motion of (5 mm/s & 20°/s), the higher pitch factor 

was, higher the computed volume was (Figure 9b). 

With or without motion applied to the phantom, the variation in the slice thickness (0.5, 1 and 2 mm) did not lead to 

a significant change in the computed volume (Figure 9c). 

The reconstruction filter had no significant influence on the volume computation when motion is applied to the 

phantom, even though the volume changed with the reconstruction filter when the phantom was kept at rest (Figure 

9d). 
 

 
Figure 9. Influence of the Gantry rotation time (a), of the pitch factor (b), of the slice thickness (c) and of the reconstruction filter 

(d) on the computed volume values with and without motion (5 mm/s & 20°/s and 0 mm/s & 0°/s),. 
 

 

 

Table 4. The Table shows the influence of each tested CT parameter and of motion on our image quality criteria.  
[ = ] no influence, [ ↑ ] increasing of the criterion value, [ ↓ ] decreasing of the criterion value, [ ↓↑ ] variation of the criterion value 

 

4. DISCUSSION 
We have developed a dynamic platform which allows simulating cardiac motions in the z-axis using rotations 

and translations. To examine the effect of such motions on the CT image quality and evaluate the physical 

performance of the latest generation of commercial CT scanners, we have used a Cylindrical Cardiac Calcification 

Insert (QRM, Möhrendorf, Germany) and tested 12 different motions and 4 CT parameters (gantry rotation time, 

pitch factor, slice thickness, and reconstruction filter). 

In this study, we demonstrated how motion artifacts influence the global axial CT-image quality. This degradation 

can be noticed by modification of computed volume values, by a decline in the CT-attenuation values, and by the 

deformation of shape of scanned objects. 

Partial volume effect appears when imaging any part of the body where anatomy is changing rapidly in the z 

direction 
28
. The influence of linear motion on noise and on computed volume values is relatively weak. It can be 

explained by the fact that, with a 64x0.5 (or 64x1, or 64x2) mm collimation and a gantry rotation time of 0.35s, 96 

mm (or 192 mm, or 384 mm) are scanned per second whilst the calcifications have moved by 5 or 10 mm. Increasing 

the number of slices is not enough to get free from the influence of linear motion in the z-axis. Nevertheless, it 

allows reducing the influence of z-motion and of motion with short periods by quickly covering the predetermined 

area. On the other hand, the rotation motion influences in a significant way the noise values and the computed 

volumes. The rotation motion artifacts could be classified as Feldkamp artifacts which are caused by incompleteness 

of data obtained in cone-beam geometry. This occurs when X-ray attenuation is changing rapidly along the z-axis 

(i.e. in the x-y plane). Feldkamp artifacts affect the geometrical accuracy
29
 of scanned shapes. This may explain why 

there is a deformation of the calcifications and a variation in the computed volume values. 

a) b) c) d) 



We also demonstrated that increasing the gantry rotation time decreases the noise in the CT image. The impact of the 

gantry rotation time differs whether motion is applied or not to the scanned object. When motion is applied to the 

phantom, the growth in the gantry rotation time increases the computed volumes of the calcifications, decreases the 

CT-attenuation values, and induces a huge deformation of the scanned object. On the other hand, when our phantom 

is static, the gantry rotation time did not have much influence on the computed volume values or on high or low 

contrast detectability. Indeed, the higher gantry rotation time was, the longer time acquisition is needed, and 

consequently  more partial volume effect occur due to the presence of motion. To minimize the time acquisition and  

reduce motion artifacts, the gantry rotation time can be decreased
30
. It is noteworthy that the gantry rotation time of 

35 ms does not help minimizing motion artifacts but it is the weakest available gantry rotation time. In fact, even 

with the fastest available gantry rotation time it is impossible to remove motion artifacts as observed by Ritchie et al. 
5
. Indeed, they have demonstrated that the gantry rotation time necessary to eliminate motion artifacts caused by 

quiet breathing was 93.5 ms and that a temporal resolution less than 50 ms would be necessary for the best coronary 

arteries diagnosis. Z-axis resolution was affected by rotation time because of the correlation between temporal 

resolution and the amount of image data per reconstructed volume
30
. 

Another possible solution to reduce acquisition time, and therefore motion artifacts, is to increase the pitch factor
30, 

31
. However, we substantiated that the increasing of the pitch factor results in an augmentation of CT image noise 

values. Furthermore, if the studied object moves during the acquisition, the growth in the pitch factor increases the 

computed volume values. Nevertheless, if no motion is applied to the phantom, the pitch factor does not influence 

the computation of volume. Variation of pitch factor has no influence on high or low contrast detectability. In 

addition, choosing table feed values (i.e pitch factor) greater than the nominal section thickness increases the 

degradation of the slice sensitivity profile
32
. Indeed, for lesions smaller than the slice thickness, a reduction in 

contrast may be observed due to partial volume effect. 

To avoid partial volume inaccuracies due to motion, it is also possible to choose the thinnest available slice 

thickness. Indeed, it is essential to use a narrow slice width to ensure accuracy of the attenuation values when using 

MDCT
33
. However, decreasing the slice thickness has two opposing effects. The detection of the calcifications can 

be improved by a decrease in the partial volume effects but it can be hampered by an increase in noise 
34-36

. The 

decreasing of slice thickness can also lead to the disappearance of the little calcifications, more particularly when the 

size of the calcification is lower than the slice thickness
37
. 

We also showed in the study that when no motion applied to the phantom, the softer reconstruction filter is, the lower 

CT-attenuation values of our high contrast calcifications are, and the lower full width at half maximums (and by 

consequence the computed volume values) are, and the lower CT-images noise values are. This demonstrates that it 

is important to use the correct and appropriate filter to the exam. For instance, for low contrast objects detection, it is 

better to use a soft reconstruction filter because the noise will be less important than with a hard reconstruction filter. 

5. CONCLUSION 
CT parameters choices (gantry rotation time, pitch factor, slice thickness, reconstruction filter, mAs

1
, and kV

1
) 

have a great influence on global image quality and more particularly on noise, on detection and on volume 

computation (Table 4). Moreover, motion in the z-axis (translation and/or rotation) induces motion artifacts which 

also degrade the CT image quality (Table 4). Corruption of data can result in loss of information about form, contrast 

and/or size of the scanned object. This corruption can lead to diagnosis errors by mimicking diseases or by masking 

physiological details. In addition, CT parameters do not influence CT-images quality in the same way if motion is 

applied to the scanned object (Table 4). However, motion remains a problem even with the latest generation of CT-

scanner. Indeed, even with these CT-scanners one cannot eliminate the effect of organ motion during exams, even 

with a respiratory (or cardiac, or both) gating. It is difficult to find a perfect compromise between all CT-parameters 

when taking into account the motion of the scanned organ (which is generally unknown) to have the best CT image 

quality. Choice of CT-parameter has to be carried considering anatomical details properties (high or low density, 

size, location). Elaboration of precise and pre-determined protocol for each acquisition is a real necessity. 
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Abstract-Isotropie acquisitions are routinely achievable
with 64- channel CT scanners,. As it predecessors, it
includes MultiPlanar Reformation (MPR) projection for the
reconstruction of two-dimensional images and volume
rendering for the creation of three dimensional images. The
accuracy of images obtained with these postprocessing
methods depends on the spatial resolution of image data
acquired along the long axis of the patient (ie longitudinal,
or z-axis spatial resolution). But physiologie motions can
appear during a Computed Tomognphy (CT) exam and
can lead to a degradation of this spatial resolution. By using
two different phantoms and adynamie platform, we have
studied the influence of a z-axis linear motion on the MPR
images quality. Our results show that the corruption of the
data results in the loss of information about the form, the
contrast and/or the size of the scanned object. This
corruption of data can lead to diagnostie errors by
mimieking diseases or by masking physiologie details

1. INTRODUCTION

The introduction of computed tomography (CT) has
revolutionized medical imaging. Postprocessing
applications, that a110w the transformation of axial

CT data into non-axial images, have evolved with CT
technology. Most applications include MultiPlanar
Reformation (MPR) and Maximum Intensity Projection
(MIP) for the reconstruction of two-dimensional images
and volume rendering for the creation of three
dimensional images. The accuracy of images obtained
with these postprocessing methods depends on the spatial
resolution of image data acquired along the long axis of
the patient (ie longitudinal, or z-axis spatial resolution).
Axial images, therefore, consist of data reconstructed in
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axial sections along the x- and y-axes. Through several
generations of CT scanners, long-axis resolution was
consistently inferior to short-axis, or axial, spatial
resolution. When data are reconstructed to achieve
similar dimensions in a11 three planes, the data are
considered to be isotropic [l]. On the other hand, if the
reconstructed section thickness is greater than the pixel
size, tlle data are considered anisotropic, and spatial
resolution in the longitudinal plane is inferior to that in
the transverse plane. A 64-channel CT scanner, which is
designed to maximize z-axis coverage, is one of the
multidetector CT scanner that most recently became
available commercially. The large volume of coverage
per gantry rotation, coupled with an increased rate of
gantry rotation, has improved the temporal resolution of
CT image data significantly [2, 3]. With 64- channel CT
scanners, isotropic acquisitions are routinely achievable.
Although there is only a minor improvement in the
quality of dcpiction of most abnormalitics with an
isotropic acquisition [4], there is no penalty for using the
isotropic setting routinely for all cases.
Physiologic motions can appear during CT exam. These
motions lead to artifacts which can seriously degrade the
quality of CT images [5-10]. Before optimizing the CT
scanners parameters or tempting to correct these artifacts,
it is necessary to we11 understand them, to study their
apparition, their influence on the image quality and the
effect of the reconstruction algorithms. In this study we
used isotropic MPR images of a 64 channel scanner to
study the influence of a longitudinal direction motion on
the image quality of such reconstructed images.

II. MATERIAL AND METHODS

A. Phantoms

The conducted experiments used a linear spatial
resolution phantom (bar pattern) (110 mm x 40 mm)
allowing to measure the spatial resolution in line pairs
per cm (Ip/cm) (Fig lb). It allowed to estimate spatial
resolution from 0.5 lp/cm to 50 lp/cm.
Thc sccond uscd phantom was a homc madc phantom
realized with a Polyacetal plate (250x140x5 mm) where
holes with different diameter have been bored (Fig lc). It
was ca11ed "Circle pattern". In the z-axis, there was a
succession of five holes with a diameter respectively
equal to 10, 20, 30, 20, 10 mm. At 5 mm of each hole
were bored two series of two 2 mm diameter holes
spaced out 2 mm apart. Each series were spaced out 10
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mm apart. It allowed to study the circularity of the holes
and the eventual merging of several holes when a motion
was applied. These two phantoms provided an easy mean
to estimate the spatial resolution in the x-z plane.

a) .. ~ .. C10 nm

·.··C20 pm

..•.C30

..•..C40 pm

.. ~ .. cs 0 pm

Fig. 1. (a) Linear spatial resoltuion phantom. (b) Polyacetal plate with
calibrated holes in the z-axis.

B. Dynamic Platform

The two used phantoms were placed on a dynamic
platform. This platform has been designed by Grosjean et
al. [9] to accurately simulate respiratory motions in the z
axis.

Fig. 2. Dynamic platfonn placed on the table of the Aquilon 64 CFX
multislice CT scanner (Toshiba Medical, Tokyo, Japan)

First acquisition was realized with the platform kept at
rest to obtain a reference image. Three acquisitions were
then realized with three different speeds (5, 10 and 20
mm.s-1

). These three different linear motions simulated a
possible drift motion corresponding to a non-maintained
breathhold.

C. Acquisition

The acquisitions were realized on an Aquilon 64 CFX
multislice CT scanner (Toshiba Medical, Tokyo, Japan)
with these following parameters: 120kV, 400 mA, gantry
rotation time 0.35 s, collimation 0.5 mm, reconstruction
interval 0.3 mm, reconstruction filter FC51, and a pitch
factor of 0,828 (i.e helical pitch 53). This study was
based on the use of MPR images (pixel size 0,625 x
0,625).

4430

D. Image analysis

The image analysis has been performed with Matlab™
(Mathworks, Ma, USA). To analyze the degradation of
the spatial resolution on MPR images due to a
longitudinal motion we have used two criterions: a line
profile in the longitudinal direction for both phantoms
and the "deviation to the inscribed circle" index (DICI)
of each hole for the home made phantom. The "deviation
to the inscribed circle" index is defined by (1)

2

DICI =l-~ (1)
A

Where r the radius of the hole in mm and A the computed
area of the hole in mm2

.

III. RESULTS

A. Line profile
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Fig. 3. MPR images of the home made phantom ("circle pattern") an~
corresponding longitudinalline profile. a) V~O mm.s· l

, b) v~5 mm.s· ,
c) v~lO mm.s· l

, d) v~20 mm.s· l
)

Without motion, the line profile allowed to detect all the
holes bored in the plate. The difference of contrast
between the plate and the holes was constant and sharp.
The X-ray attenuation value of the Polyacetal plate was
about 300 HU. The X-ray attenuation value of the 10, 20
and 30 mm diameter holes was about -1100 HU. The X
ray attenuation of the 2 mm diameter holes was about 
850 HU (Fig. 3a).
When a 5 mm.s· l speed was applied, the detection was
the same as without motion. The sucession of holes and
the difference of contrast were significantly equal to
those measured without motion (Fig. 3b).
For a 10 mm.s· l speed, the serie of holes was always
detected. The X-ray attenuation values of the 10, the 20
and the 30 diameter holes were the same as with no
motion (~1l00 HU). On the contrary, the 2 mm diameter
holes had no more the same X-ray attenuation values.
Indeed the mean HU value of the 2 mm diameter holes
was -400 HU. The X-ray attenuation values of the plate
between a 2 mm diameter and a 10, 20 or 30 mm
diameter (~150 HU) were lower than those obtained
without motion (~300 HU) (Fig. 3c).
When a 20 mm.s· l speed was applied, the 10, 20 and 30
mm diameter holes were always detectable. On the
opposite, 2 mm diameter holes were not aH detected. The
first series of two 2 mm diameter holes did not appear
clearly on the line profile. The two 2 mm diameter holes
bored before the second 10 mm diameter hole were
merged. The mean X-ray attenuation values of the 2 mm
diameter holes were equal to about -200 HU (Fig. 3d).
The higher the speed was, the lowest the length of the
plate between two series of holes, the diameter of the
hole and the total length of the plate were. For example,
the length of the plate is about 250 mm without motion,
237 mm at 5 mm.s· l

, 223 mm at 10 mm.s· l
, and 201 mm

at 20 mm.s· l
. Another example is the reduction of the

diameter of 30 mm diameter hole when the speed
increased. With no motion the calculated diameter was
29 mm, at 5 mm.s· l it is equal to 27 mm, at 10 mm.s· l it is
equal to 25 mm and finally at 20 mm.s· l it is equal to 21
mm (Fig. 3).

Fig. 4. MPR images of the linear spatial resolution phantom and
corresponding longitudinalline profile. a) V~O mm.s· l

, b) v~5 mm.s· l
,

c) v~IO mm.s· l
, d) v~20 mm.s· l

Without motion, the sixteen areas where the resolution
is supposed to be tested were detected but they appear as
holes. Even the lowest spatial resolution in Ip/cm (0,5
Ip/cm) cannot be measured. The degradation of the
spatial resolution due to the presence of a motion cannot
be proved by using the resolution grid in Ip/cm.
Nevertheless, sorne information can be extracted from
these curves. Indeed, the highest the speed is, the lowest
the CT attenuation values of the linear spatial resolution
phantom decreased. For example, the mean CT
attenuation value of the phantom is equal to 3000 HU
with no motion but equal to 700 HU with the maximal
speed (20 mm.s·\ Moreover, the length of the phantom
decreased when a motion is applied. Without motion the
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calculated length was 87 nun, at 5 nun.s-1 it is equal to
81 nun, at 10 nun.s-1 it is equal to 76 nun and finally at
20 nun.s-1 it is equal to 67 nun (Fig. 4). When a 5 nun.s-1

speed was applied, the sixteen areas where the
resolution is supposed to be tested were detected (Fig.
4b). When a 10 nun.s-1 speed was applied, only fourteen
areas, where the resolution is supposed to be tested,
were detected (Fig. 4c). And with 20 nun.s-1 speed, only
twelve areas were detected (Fig. 4d).

B. "Deviation to the inscribed circle" Index

• 0.150
E
'ü 0.100

"• -+-01!l 0.050
~ --+-02

~ " -+-03.- .·" 0.000
;;.E .. *..04
B -0.050 _.* - 05
o
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.;;
•c -0150

10 20
speed (mm!s)

Fig. 5. Evolution of the DICI with the increasing of the speed. The 5
bored holes have been represented. This index is obtained thanks to
(1). Cl and C5 are the 10 mm diameter hole, C2 and C4 are the 20 mm
diameter holes and C3 is the 30 mm diameter hole.

For all the bored holes (Cl to C5), the DICI decreased
when the speed increase except for the circle number 2
(C2) with the 20 nun.s'l.

IV. DISCUSSION & CONCLUSION

When the speed increases, a merge between two 2 nun
diameter holes, spaced out 2 nun apart, or between a 2
nun diameter hole and the nearest larger hole (10, 20 or
30 nun diameter hole), spaced out 5 nun apart, can
appear. The higher the speed is, the less the 2 nun
diameter holes are easily detectable either because they
are merged with other holes or because they appear taller
than they really are. This last point can be explained by
an undersampling due to the linear motion applied on the
phantom. The undersampling leads also to a decreasing
of the "the "deviation to the inscribed circle" index
except for C2 at 20 nun.s-1

, where the index increases
significantly. But in this case, C2 is merged with a 2 nun
diameter hole. This undersampling can be explained by
the fact the phantom moves with a linear speed in the
same direction as the table during the exam. As this
motion is not compensated by the reconstruction
algorithm, all the parts of the phantom are not scanned,
that is why the length of the phantom and the size of the
hole decreased when the speed increases. In the coronal
plane, even without motion, the lowest spatial resolution
of our phantom in Ip/cm (0,5 Ip/cm) cannot be measured.
So, when a motion is applied, the spatial resolution is still
weaker. We were not able to quantify this decreasing
when speed increase because our phantom was not ideal
for this kind of quantification. Moreover, as described by
Grosjean et al. [11], we can notice that the X-ray
attenuation values of the phantom decrease when the
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speed increases. In conclusion, we can say that a motion
in the z-axis leads to a diminishing of the spatial
resolution. This degradation can result in the loss of
information about the form, the contrast and/or the size
of the scanned object. This corruption of data can lead to
diagnostic errors by mimicking diseases or by masking
details. To conclude, we can say that it is primordial,
even with the latest generations of CT, to guarantee the
total absence of voluntary or involuntary patient motion
and particularly the absence of respiration motion which
is well known to be the motion with the highest
amplitude realized in the z-axis during a CT exam [12].
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Abstract-Physiologic motions can appear during a
Computed Tomography (CT) exam. Even if sorne
motions can be prevented, others are unavoidable. To
tempt to correct the resulting artifacts, it is necessary
to understand their apparition and their influence on
the image quality. By using an anthropomorphic
phantom and a dynamic platform, we have studied
the influence of three different linear speeds on the
quality of CT axial images. The results proved that
the deformation, the detectability and the contrast of
calcifications are of course dependent on the size and
on the density of the calcification but also on the
movement applied to them. The influence of the
motion on the image quality depends on the studied
object and cannot be predicted.

1. INTRODUCTION

Periodic and aperiodic physiologic motions can appear
during a Computed Tomography (CT) exam. These
motions lead to artifacts which can seriously degrade

the quality of CT images [1-6]. Before optimizing the CT
scanners parameters or tempting to correct these artifacts,
it is necessary to weil understand them, to study their
apparition and their influence on the image quality.
Patient motion can cause misregistration artifacts, which
usually appear as shading [7] or streaking [8] in the
reconstmcted image. Voluntary motion can be prevented,
but sorne involuntary motions, as respiration induced
motions, may be unavoidable during body scanning [2, 9
II]. In this study, three different speeds, that can simulate
a non-maintained breathhold, have been applied on a
phantom to study the influence of a z-axis motion on the
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axial (x-y) spatial resolution and on the measured CT
attenuation value in Hounsfield Units (HU)[l2].

II. MATERIAL AND METHODS

A. Phantoms

For this experiment, we used an anthropomorphic cardiac
CT phantom (QRM, Mohrendorf, Gennany). Tt consists
of two parts: the anthropomorphic phantom body and the
calibration insert lodged at the heart position. The
phantom body simulates artificial lungs and a spine
insert; ail is surrounded by soft tissue equivalent material.
The calibration insert contains three series of three
cylindrical calcifications spaced out by 120 degrees (Fig.
la). Each series has a specific hydroxyapatite (HA)
density (200, 400 and 800 mg'cm-3

) and contains three
different types of cylinder with specific diameter (d in
mm) and length (L in mm) (d]=L]=I, d2=L2=3, d3=L3=S).
The material used in this semi-anthropomorphic phantom
mimic the tissues in the thorax with respect to density and
attenuation characteristics. This phantom allowed us to
study the contrast resolution in the x-y plane (Fig 1, 2).

Fig. 1. CT image of the anthropomorphic cardiac phantom. The
calibration insert contains nine cylindrical calcifications that vary in size
and hydroxyapatite density. The hydroxyapatite cylinders mimic
coronary artelY calcifications.

Fig. 2. Ali the calcifications placed in the cardiac insert have
been numbered to facilitate the understanding ofthe results.



III. RESULTS

A. Line profile

1100 HU

o,

400HA
5 mm diameter calcification

, ,
1 mm diameter calcification

Fig. 4. Influence of the linear speed on the line profile of the three 800
HA calcifications.

3 mm diameter calcification
HU

1400

800 HA
5 mm diameter calcification

C. Acquisition

The acquisitions were realized on an Aquilon 64 CFX
multislice CT scanner (Toshiba Medical, Tokyo, Japan)
with these following parameters: l20kV, 400 mA, gantry
rotation time 0.35 s, collimation 0.5 mm, reconstruction
interval 0.3 mm, reconstruction filter FC 12, and a pitch
factor of 0,828 (i.e helical pitch 53), pixel size of 0,781 x
0,781 mm. These parameters correspond to a standard
abdominal protocol acquisition.

A
With Fc: the circularity index, r: the exact radius of a
calcification and A: the computed area of a calcification.
The circularity index is equal to 1 if the calcification is a
perfect circle. The more the object is elongated, the
higher Fe is.

D. Image analysis

The image analysis has been performed with Matlab™
(Mathworks, Ma, USA). Three methods have been used
for the study of the spatial resolution of CT-axial images:
the area of each calcification has been measured, the
circularity index of each calcification has been computed
and a line profile was drawn with middle height of each
calcification in the x-direction. The computation of the
area has been obtained after applying a threshold (100
HU) to the CT images. The circularity index has been
calculated by (1).

(1)

Fig. 3. Dynamic platform placed on the table of the Aquilon 64 CFX
multislice CT scanner (Toshiba Medical, Tokyo, Japan).

First acquisition was realized with the platform kept at
rest to obtain a reference image. Three acquisitions were
then realized with three different speeds (5, 10 and 20
mm.s-1

). These three different linear motions simulated a
possible drift motion corresponding to a non-maintained
breathhold.

B. Dynamic Platform

The phantom was placed on a dynamic platform (Fig. 3).
This platform has been designed by Grosjean et al. [5] to
accurately simulate respiratory motions in the z axis.
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3 mm diameter calcification
600 HU

When applying a linear motion the 3 and 5 mm diameter
calcifications were still detected. But, the higher the speed
was, the lower the Hounsfield Uuits (HU) of these
calcifications were (Fig. 4, 5, 6)
For the 800 mgHAlcm2-density, 1 mm diameter
calcification was no more detected from 20 mm/s (Fig. 4).
For the 400 mgHAlcm2 density, the 1 mm diameter
calcification was no more detected from 5 mm/s (Fig. 5).
And for the 200 mgHAlcm2 density, the 1 mm diameter
calcification was never visible (Fig. 6).

B. Computed area
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Fig. 8. Evolution of the area of the 3 mm diameter calcifications.
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Fig. 9. Evolution of the area of the 5 mm diameter calcifications.

For the 1 mm calcifications, the area could not be
calculated for the 200 mgHAlcm2 density. For the 400
mgHA/cm2 density, the area could not be computed from
5 mm/s and for the 800 mgHAlcm2 density, the area
could not be calculated from 20 mm/s. Nevertheless, for
the 800 mgHAlcm2 density, the higher the speed was, the
lower the area was (Fig. 7).

Fig. 7. Evolution of the area of the 1 mm diameter calcifications.

20mms ---~Omm_s'
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Fig. 5. Influence of the linear speed on the line profile of the three 400
HA calcifications.

Fig 6. Influence of the linear speed on the line profile of the three 200
HA calcifications.

Without motion, for all Hydroxyapatite densities (800
mgHAlcm2

, 400 mgHAlcm2 and 200 mgHAlcm2
), all the

5mm, the 3mm and the 1 mm diameter calcifications were
detected except the 1 mm diameter calcification for the
200 mgHAlcm2 density (Fig. 4, 5,6).
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For the 3 mm calcifications, all the areas could be
computed. For a given mgHAlcm2 density, the higher the
speed was, the lower the area was (Fig. 8).
For the 5 mm calcifications, for all speed and for all
density, the area could be calculated. The variation of the
measured area, with increased speed, was not significant
(Fig. 9).

C. Circularity index
TABLE r- Circularity index of each calcification for each speed

Diameter HA density Omm!s 5mmis 10mmis 20mmis

(mm) (mgHAicm h2) circularityindex circularityindex circularity index circularity index

Calcification 4 5 800 0.466 0.503 0.453 0.588
Calcification 1 5 400 0.585 0.607 0.585 0.575
Calcification 9 5 200 0.748 0.731 0.731 0.825

Calcification 5 3 800 0.351 0.362 0.374 0.463
Calcification 2 3 400 0.429 0.526 0.526 0.643
Calcification 8 3 200 0.643 0.772 0.891 1.930

Calcification 6 1 800 0.184 0.322 1.287
Calcification 3 1 400 0.643
Calcification 7 1 200

Even without motion, the calcifications did not appear
perfectly circular. Indeed, no circularity index was equal
to 1. Nevertheless, this index was dependent on the
motion since it varied when the speed increased (Table 1).
For the 5 mm diameter calcifications, this evolution of
the index was not linear or even constant but it can be
noticed that the difference between the circularity index
calculated without motion and those calculated with the
maximal speed was always the higher. For example,
Fc(C4,VO)<Fc(C4,V3).
For the 3 mm diameter calcifications, the higher the
speed was, the higher the circularity index was. For
example, Fc(C5,VO)< Fc(C5,VI)< Fc(C5,V2)< Fc(C5,V3).
For the 1 mm diameter calcifications, only four
circularity index can be calculated. For the 800
mgHAlcm2

, the circularity index increased when the
speed increased.

IV. DISCUSSION & CONCLUSION

As described by Tublin et al. [13] and by Shin et al. [14],
the smallest calcification with the lowest contrast (i.e the
1 mm diameter calcification with a 200 mgHAlcm2

density) was never detected even without motion. On the
opposite, the 1 diameter calcifications with higher
densities (400 and 800 mgHAlcm2

) can be perfectly
detected without motion. When a motion is applied the 1
mm diameter calcification disappeared from 5 nunls for
the 400 mgHAlcm2 density and from 20 nunls for the 800
mgHAlcm2 density. The 5mm and the 3 mm diameter
calcifications were always detected even with the
maximal speed. The size and the density of the studied
object play an important role in the determination of the
influence of the motion on image quality.
For the 1 and the 3 mm diameter calcifications, the
measured area decreased when the speed increased. On
the opposite, for any density, the area of the 5 mm
diameter calcification did not vary significantly when the
speed increase. The little structures, with a diameter
inferior to 3 mm, are so more sensitive to the motion than
the bigger structure (i.e with a diameter superior to 3
mm). The influence of the movement is thus not always
the same according to the size of the studied structure.
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This influence of the motion on the least calcifications
can also be shown by using the circularity index which is
used as a deformation criterion. Indeed as the circularity
index varied with the increasing of the speed, it proves
that deformation of the calcification is not always the
same. The fact that the circularity index was not equal to
1 even without motion prove that, even with a null speed,
the real objects are always deformed when appearing on
CT images. This fact has already been proved by Chen at
al. [1]. This deformation varies with the speed. The
smaller the calcification was, the more the speed had an
influence on the deformation. For example Fc(C6,V2)=7x
Fc(C6,VO) and Fc(CI,V2)= Fc(CI,VO). Moreover, the
contrast of the calcifications varied with the speed.
Indeed, as described by Grosjean et al. [15], for any
diameter and any density, the CT-attenuation values
decreased when the speed increased. The deformation,
the detectability and the contrast of calcifications are thus
dependent on the size and on the density of the
calcification and thus also on the movement applied to
them. To conclude, we can say that the influence of the
motion on the image quality depends on the studied
object and cannot be predicted. Moreover, even with the
most recent generation of scanner, the effect of a linear
motion, which can simulate a fold breathhold, is always
an unsolved problem.
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Determination of the chemical composition of human renal stones 
with MDCT: Influence of the surrounding media. 

 
Romain GROSJEAN a, Benoît SAUER a, b, Rui GUERRA a, c, Isabelle KERMARREC d,  
Yannick PONVIANNE a, Daniel WINNINGER a, Michel DAUDON e, Alain BLUM b, 

Jacques FELBLINGER *, a, Jacques HUBERT a, f 

 
a Interventional and Diagnostic Adaptative Imaging (IADI, ERI 13, Nancy-University, Inserm)  
CHU Nancy (TD 4), Rue du Morvan, 54511 Vandœuvre-les-Nancy Cedex, France 
 

b Service d'Imagerie Guilloz.  
CHU Nancy, 29 avenue du Maréchal de Lattre de Tassigny. 54035 Nancy Cedex, FRANCE  

c Siemens Medical Solutions, St Denis, FRANCE 
d Service d’Urologie 
CHU Dijon, 1 boulevard Jeanne d’Arc, BP 77908, 21079 DIJON Cedex, France 
e Laboratoire Cristal, Service Biochimie A 
Groupe Hospitalier Necker - Enfants malades, 149 Rue des Sèvres, 75743 Paris Cedex 15, France 
 

f Service d’Urologie 
CHU Nancy, Rue du Morvan, 54511 Vandœuvre-les-Nancy Cedex, France 

ABSTRACT 

 
The selection of the optimal treatment method for urinary stones diseases depends on the chemical composition of 
the stone and its corresponding fragility. MDCT has become the most used modality to determine rapidly and 
accurately the presence of stones when evaluating urinary lithiasis treatment. That is why several studies have 
tempted to determine the chemical composition of the stones based on the stone X-ray attenuation in-vitro and in-
vivo. However, in-vitro studies did not reproduce the normal abdominal wall and fat, making uncertain the 
standardization of the obtained values. 

The aim of this study is to obtain X-ray attenuation values (in Hounsfield Units) of the six more frequent types of 
human renal stones (n=217) and to analyze the influence of the surrounding media on these values. The stones were 
first placed in a jelly, which X-ray attenuation is similar to that of the human kidney (30 HU at 120 kV). They were 
then stuck on a grid, scanned in a water tank and finally scanned in the air. 

Significant differences in CT-attenuation values were obtained with the three different surrounding media (jelly, 
water, air). Furthermore there was an influence of the surrounding media and consequently discrepancies in 
determination of the chemical composition of the renal stones. 

Consequently, CT-attenuation values found in in-vitro studies cannot really be considered as a reference for the 
determination of the chemical composition except if the used phantom is an anthropomorphic one.  
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1. INTRODUCTION 
Since studies have shown the detection of stones is more accurate and reliable with MDCT than with 

standard radiography1, sonography2, nephrotomography3 and excretory urography4, MDCT has become the most 
used modality to determine rapidly and accurately the stone characteristics when evaluating urinary lithiasis 
treatment5.Indeed, shock wave lithotripsy is the most commonly used technique for the treatment of urinary stones 
but the success of this treatment method depends primarily on the chemical composition of the stone and its 
corresponding fragility6. For example, brushite, cystine and calcium oxalate monohydrate stones (whewellite) are 
more resistant to extracorporeal lithotripsy. Even if the volume of a stone indicates an ESWL (extracorporeal 
shockwave lithotripsy) treatment, pre-therapeutic knowledge of its high resistance may lead the urologist to choose 
directly a non-ESWL treatment such as PCNL (Percutaneous Nephrolithotripsy) or ureteroscopy. Indeed, precise 
determination of the stone’s size and composition are the key factors that influence the choice of therapy. For this 
reason, pretherapeutic determination of the chemical composition of a patient’s stone is primordial and, for twenty 
years, several studies have attempted to determine the chemical composition of the stone based on the X-ray stone 
attenuation in-vitro7-12 and in-vivo13-15. 

In 1983, Newhouse et al.9 showed (with thirty five stones placed in a water bath scanned at 120kV and 
90mA), even if the resulting values reflected considerable heterogeneity in stone density, uric acid and cystine stones 
could be identified by their discrete ranges but the calcium-containing stones of various compositions, including 
struvite, could not be distinguished reliably. Moreover, they show that the stone types were as follows (from the least 
to the densest): uric acid, cystine, struvite, calcium oxalate and brushite. 

With sixty three stones scanned in a water bath (120kV, 100mA), Hillman et al.8 showed that uric acid 
stones could be perfectly identified from struvite and calcium oxalate stones. According to them, even if it is evident 
that small stones will be subject to partial volume inaccuracies in measuring their CT-attenuation values. CT may 
prove a valuable add-on to traditional laboratory and clinical methods in helping to establish the chemical 
composition of stones.  

Mostafavi et al.10 used one hundred and two chemically pure stones. This study demonstrated in the air, at 
120kV and 240mA, that the CT-attenuation value was able to precisely identify the chemical composition of uric 
acid, struvite and calcium oxalate stones. As the CT-attenuation value at 120kV was not precise enough to 
differentiate between calcium oxalate and brushite stones on one hand and struvite from cystine stones on the other, 
dual kilovolt CT-attenuation value (80 and 120 kV) was used. In addition, Mostafavi was the first to distinguish 
calcium oxalate dihydrate and monohydrate stones from each other. In this study, the stone types were, from the least 
to the densest, as follows: acid uric, struvite, cystine, calcium oxalate dihydrate, calcium oxalate monohydrate and 
brushite.  

Saw et al.11 scanned one hundred and twenty seven urinary stones of known composition placed in a water 
bath (120kV, 240mA). By referring to the model of Hu et al.16, which showed that the measurement of the CT-
attenuation value of an object on helical CT is affected by collimation width and pitch, Saw et al.11 demonstrated that 
the measured CT-attenuation values of stones declined with stone diameter and with the increasing of the collimation 
width.  

This prompted Motley et al.13 and Nakada et al.14 to divide the CT-attenuation value by each stone’s largest 
transverse diameter (in millimeters) to give the HU density. Motley’s experiment was realized in vivo with one 
hundred pure stones (120kV, 200mA). He showed that the HU density, as compared to CT-attenuation value alone, 
made better distinction between the differences in radiodensities of urinary stones. For instance, calcium stones can 
be distinguished from uric acid stones using this value. However, neither the HU density nor the mean CT-
attenuation value was able to identify urinary stones in-vivo. Nakada et al.14 scanned in-vivo ninety nine stones 
(120kV, 200mA). Using maximal CT-attenuation values and the attenuation/size ratio of urinary stones from MDCT, 
he was able to differentiate uric acid and calcium oxalate stones. 

Pareek et al.15 found in-vivo, with fifty stones, that the mean value of uric acid was significantly lower than 
those of calcium oxalate and calcium phosphate. However, there was no significant difference in CT-attenuation 
values when comparing calcium phosphate and calcium oxalate stones. He hypothesized that only the composition of 
uric acid stones can be successfully predicted due to their consistency and so to their low CT-attenuation value on 
non-contrast CT. 

Bellin et al.12 used one hundred urinary stones placed in twenty excised pig kidneys. They were scanned at 
80, 120 and 140 kV with 3 mm collimation. The following three criteria were recorded at 80 kV: highest CT-
attenuation value, visual density and highest CT-attenuation value/area ratio. All cystine, calcium oxalate dihydrate 
and brushite stones were correctly classified. 
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Table 1. Comparison of the techniques and of the mean CT-attenuation values for in vitro and in vivo studies 

In most studies 7-10, 15 , the used phantoms did not reproduce the normal abdominal wall and fat. Indeed, in vitro  
studies did not reproduce the normal abdominal wall and fat, the perinephric fat or the spine, making uncertain the 
standardization of the obtained  values. For example, Bellin et al. 12  used excised pig kidney placed in water, 
Mostafavi 10  placed his stones in air and Saw et al. 11  in water. So the stones attenuation found in in-vitro  studies 
cannot really be considered as a reference for the determination of the chemical composition of stones in-vivo , except 
if the phantom is an anthropomorphic one. In our knowledge, influence of surrounding media on the CT-attenuation 
values of renal stones has never been described before. The aim of this study is to analyze the influence of the 
surrounding media on the MDCT determination of the chemical composition of the renal stones. 
 

2. MATERIAL AND METHODS 
a.  Urinary Stones 

For this study, two hundred and seventeen (217) human urinary stones, from a stone-analysis laboratory (CRISTAL 
Laboratory, Paris, France), were used. Their biochemi cal composition and the percentages of the predominant 
component were determined by stereomicroscopy and infrared spectrophotometry. The stones were classified 
according to their main component and only stones c ontaining at least 85% of one component were used. 

 

 
Figure 1: Example of used stones 

BRU: Brushite, COD: Calcium Oxalate Dihydrate, COM: Calcium Oxalate Dihydrate,  
CYS: Cystine, STR: Struvite, UA: Uric Acid 

 

According to their main component, the stones were divide d into six different groups: uric acid, cystine, struvite 
(magnesium ammonium phosphate hexahydrate), weddellite  (calcium oxalate dihydrate), whewellite (calcium 
oxalate monohydrate) or brushite (calcium hydrogen phosphate dihydrate) (Table 2). 
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Stones type Quantity

Brush ite (calcium hydrogen phosphate dihydrate) 12
Calcium oxalate dihydrate (COD) 14
Calcium oxalate monohydrate (OM) 63

Cystine 52

Struvite (magnesium ammonium phospahte hexahydrate) 33
Uric acid 43

total 217
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Table 2: Repartition of the different types if the stones used for our in-vitro study 

b. Phantoms 

Three phantoms were developed: one in a jelly, one in the air and finally one in water. 
The stones were first placed in a jelly made of water, iodine and animal proteins (Fig 2a). The iodine and 

proteins concentrations were studied to assure the jelly an X-ray attenuation similar to that of the human kidney (30 
HU at 120kV). Each layer of jelly, containing all the stones of one type, was successively settled in a plastic 
container (280 x 210 x 110 mm) surrounded by water to approximate as close as possible the X-ray attenuation of the 
abdomen. 

The stones were then fixed in a random way on seven plastic circles on which are tended nylon wires. 
Stones were stuck on these nylon wires with regular interval (Fig 2b). The phantom was composed by the seven 
plastic circles and a plastic container. The first acquisition was realized with empty container and the second one was 
realized with the container full of water. 
 

   
Figure 2: 

a) Example of stones placed in a jelly layer. 
b) Example of a plastic circle with nylon wires and stones. 

 
c. CT Parameters 

The phantom was imaged with a MDCT (Somatom Sensation 16, Siemens, Erlangen, Germany) after being centered 
the phantom on the CT table to simulate normal anatomic positioning. All the acquisitions were performed with 
these following parameters: 120kV, 200mAs, a 0.5 s gantry rotation time, a 1 mm collimation. 
 
d. Image analysis 

Stones were first segmented using global thresholding. Then, a home made interface based on MatlabTM (Mathworks, 
Ma, USA) allowed us to measure the CT-attenuation values by placing a region of interest (ROI) on each stone. For 
each acquisition and for each stone, the largest region of interest (ROI) was set closest to the largest area of the stone 
(Fig 2). The appropriate size of each ROI has been validated by an experienced radiologist. The mean CT-attenuation 
values and the standard deviation in Hounsfield Units (HU) were recorded within the ROI using a conventional soft-
tissue window (window width, 350 HU; level, 40 HU). 
 

a) b) 
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Figure 3: Regions of interest placed within the largest area of stones placed in the jelly phantom 

120 kV, 200 mAs (Soft tissue window W: 350 HU, L: 40 HU) 
e. Data and Statistical Analysis 

Determination of the chemical composition was performed using the mean CT-attenuation values at 120 kV. For the 
samples of more than 30 stones, the determination of the confidence interval [HUinf, HUsup] of the mean CT-
attenuation value was computed with an interval of confidence of 95% by [1]: 
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For the samples of less than 30 stones, the determination of the confidence interval [HUinf, HUsup] is computed by 
[2]: 
 

                                           1 ; 1 1 ; 1
2 2

* *

n n

s sx t x t
n n

a au um- = - - = -- £ £ +                                     (2) 
 

with *
1

ns s
n

=
-

 the estimated variance, x  the mean value, n the number of stones, (1-α) the confidence level, 

1
2

U a-  the normal distribution coefficient, and 1 ; 1
2

nt a u- = -  the student coefficient. 

To compare the mean CT-attenuation values between the different surrounding media (jelly vs. water, jelly vs. air, 
water vs. air) a t-paired test for 2 sets of unpaired data assuming non equal variance was used.  
 

3. RESULTS 
 

In the jelly, according to the mean CT-attenuation values, from the most to the least dense, stone types were 
as follows: brushite, weddellite, whewellite, cystine, struvite and uric acid. The global sort was identical in water and 
in the air except for the switch between whewellite and weddellite. Indeed, in water and in the air calcium oxalate 
monohydrate stones appeared denser than calcium oxalate dihydrate. Means and confidence interval at 95% for CT-
attenuation values obtained at 120kV are reported in Table 3. 
CT-attenuation values obtained by using the water phantom were always the highest except for uric acid stones. On 
the opposite, CT-attenuation values obtained with the jelly phantom were always the lowest. 
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Table 3: Mean CT attenuation of the six types of stones and interval of confidence at 95% 

The CT images of the individual stones displayed huge inhomogeneity in density. When the classification of the 
various types of stones was arranged according to the mean CT-attenuation values and to the confidence interval, 
large overlappings between several types were highlighted (Fig 4). 
For example, in the jelly and in the air, whewellite stone s could not be differentiated from wedellite stones. But in 
the water the differentiation was possible. Uric Acid stones could not be differentiated from struvite stones in the 
jelly and in the air. Using the jelly phantom or the full water phantom allowed discriminating weddellite and brushite 
contrary to the use of the empty phantom. The overlappings we re lower in the water than in the air or in the jelly. 
There were significant differences between the CT attenua tion values obtained with the jelly, the water and the air 
(except for uric acid stones between air and water, and for calcium oxalate dihydrate stones between jelly and air) 
 
 
 

 
 
 
 
Figure 4: 
Mean CT-attenuation values of each type of 
stone and interval of confidence at 95% 
depending on the surrounding media. 
(120 kV, 200 mAs, Gantry rotation time 0.5s, 
collimation 1mm). 
BRU: Brushite, COD: Calcium Oxalate 
Dihydrate (Weddellite), COM: Calcium 
Oxalate Dihydrate (Whewellite), CYS: Cystine, 
STR: Struvite, UA: Uric Acid 
 
 
 
 
 
 

4. DISCUSSION 
 

In our knowledge, influence of surrounding media on the CT-attenuation values of renal stones has never 
been described before. 

In this study, we have shown that the CT-attenuation values of the six most frequent types of renal stones 
depend on the surrounding media. Indeed, the CT-attenuation values found with the three surrounding media (water, 
air, jelly) are statistically different fr om each other for most of the stones types. For our study we have used the 
highest number of stones ever published (n=217). This  number guarantees us the statistical significance of our 
results. 
The heterogeneity of the stones composition, despite their purity (85% of one component), leads to large 
overlappings between the different types of stones. But despite this overlapping problem, it is possible to classify the 
different types of stones according to mean CT-attenuation values and to confidence interval at 95%. Our results 
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show that an accurate characterization is easier in the water because the overlappings are lower. But the full water 
phantom does not reproduce the normal abdominal wall and fat and the X-ray attenuation of the kidney. On the 
opposite, the jelly phantom was studied to reproduce as close as possible the X-ray attenuation of the kidneys (30 
HU at 120 kV). However, the CT-attenuations values obtained with this media are statistically different from those 
obtained in water (or in the air) for most of the stones types. This fact allows calling into question the preceding in-
vitro studies which tried to determine the chemical composition of the renal stones with different phantoms. Indeed, 
no phantom found in the literature was developed to respect the X-ray attenuation of the kidneys and to mimic the 
abdominal wall and fat. For example, Mostafavi et al.10 placed his stones in the air and Saw et al.11 in water. To be as 
close as possible to the anatomical X-ray attenuation, Bellin et al.12 used excised pig kidneys placed in water but this 
phantom is less easy to use than ours. The results, obtained with in-vitro studies, can only be useful to create a 
classification if anthropomorphic phantoms are used. In the opposite case, the obtained CT-attenuation values 
classification cannot be used as a reference to determine in-vivo the chemical composition of renal stones. 
Our phantom can be considered as an anthropomorphic one because the jelly respects the X-ray attenuation of the 
kidney and the water in which the jelly is placed mimics the abdominal wall. 

In addition, most human renal stones are not pure, their heterogeneity can be very important and the 
proportion of their constituent can vary considerably17-19. Even using optimal conditions some mixed stones with a 
high proportion of two or three components (10 to 15% of all stones) cannot be accurately classified. All the others 
study affirm to use pure stones but, they don’t indicate the real proportion of the main component: pure calculi are 
very rare. 
Mostafavi et al.10 used 1-pixel regions of interest to measure the CT-attenuation values and, thus, did not take into 
account the structural heterogeneity of mixed calculi. Because of this structural heterogeneity, we used the largest 
ROI within the stone to obtain a reliable mean CT-attenuation value for each stone, such as Motley et al.13.  

Moreover, Levi et al.20 proved that there are significant differences in CT-attenuation values between most 
scanners, significant differences in absolute CT-attenuation values between two scanners of the same manufacturer 
and model, a significant difference in CT-attenuation values in a single phantom scan (dependent on location in the 
scan, and the format of this variability is not constant from one scanner to another) and a significant difference in 
CT-attenuation values depending on various physical factors (e.g. phantom orientation in scan aperture, position of 
the phantom in the scan aperture). These findings suggest that there is a wide range of CT-attenuation values 
observed for a given tissue type as a result of scanner performance alone. 
Other studies21, 22 have demonstrated that CT-attenuation values of the same structure are not at all absolute values 
but they depend on a variety of factors, which additionally influence themselves. These factors may either be 
machine-related or object-related. These studies have also carefully evaluated the influence of object-related factors 
on CT-attenuation value variations, with special emphasis on object orientation in the scan field and object 
composition. Groell et al.22 hypothesized that drift with time of CT scanner normalization is possible. 
All these studies proved that the CT-attenuation values are an immanent problem associated with CT even in the 
latest generation of CT scanner and that a classification based on the CT-attenuation values cannot be taken as a 
reference if the used CT and all the other parameters (collimation, slice thickness, kV, mAs, reconstruction 
algorithm…) are not exactly the same as the reference study. 

The CT-attenuation values variations can also be explained by the beam hardening effect and its inadequate 
correction by CT algorithms23. Indeed variation in CT-attenuation values are often referred to as beam-hardening 
effect. X-ray beam hardening is caused by an increase in the effective energy of a polyenergetic X-ray beam as it 
passes through a dense object secondary to preferential filtration of lower-energy X-rays. While it is commonly 
known that beam hardening may lower CT-attenuation values24, it is less appreciated that an increase in CT-
attenuation values may occur. Indeed, the idea that beam hardening could increase CT-attenuation values was 
described nearly twenty years ago by Rao et al.25 and more recently by Maki et al.23. 

Application of this characterization method to in-vivo cases is limited by several points. Indeed the exact 
classification has to be determined with in-vitro conditions as close as possible to in-vivo. In this study we have 
proved that the surrounding media had a predominant role in the determination of the stone X-ray attenuation. The 
heterogeneity of the stones is another limitation because the overlappings between the different types of stones are 
too high and do not permit to reliably determine the type of the stones. Another difficulty to apply this technique can 
be the free-breathing motion or the non maintained-breathhold motion which can lead to uncertainties on the HU 
determination and to larger overlappings. 
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5. CONCLUSION 
 

Our study showed that the CT-attenuation values found in in-vitro studies cannot really be considered as a 
reference for the determination of the chemical composition of stones in-vivo because the X-ray attenuation of the 
body is not respected by the used phantom. To obtain in-vitro exploitable data it is necessary to use such our 
anthropomorphic phantom to be as close as possible to the in-vivo conditions. However, there is still an overlapping 
between some types of renal stones making it difficult to reliably determine the chemical composition. These 
uncertainties can lead to confusion between several stone types. 
Our model of anthropomorphic phantom can be considered as a good model and it will be used in future works. For 
example, associated with a dynamic platform26, this phantom would allow us to analyze the influence of the 
respiratory motion on the CT determination of the chemical composition of human renal stones. 
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ABSTRACT 
 
Optimal time windowing in cardiac CT reconstruction would permit a reduction of motion artifacts. We used Doppler 
Tissue Imaging (DTI) in order to acquire the speed and displacement of region of interest in one direction with a high 
temporal resolution. Applied on different segments of coronary arteries, 3D information is recovered in three quasi 
orthogonal acquisitions (abdominal, parasternal and apical views). Their reproducibility was carried on five healthy 
subjects. This experiment will allow finding the best time window for reconstruction. A window of half the rotation 
time (250ms for our CT) was estimated based on minimization of the motion variation in 3D. Since we obtained a high 
reproducibility between the two sessions (generally < 2mm) DTI could be an interesting approach to evaluate motion in 
3D. This yields more information as compared to 2D data. Future work will require additional acquisitions and 
experiments in order to analyze more in depth the variability and the influence of the heart rate. The collected data will 
be used also as input for our motion platform and CT simulation. 
 
 
Keywords: CT, Coronary Artery, Reconstruction Window, Doppler Tissue Imaging (DTI), Motion 
 
 

1. INTRODUCTION  
 
In the occidental society, more than 25% of deaths are due to the coronary artery diseases1. Early diagnosis of the 
pathology would permit a prompt start of the therapy and hence increase the probability of recovery. Conventional X-
ray coronary angiography and intra vascular ultrasound are gold standards for the diagnosis of the coronary artery 
diseases (CAD) 2. These techniques are however, invasive and have low sensibility. Another alternative for CAD 
diagnosis is the Computed Tomography3 (CT) which has known several improvements in the last decade: the spiral 
mode4, the Multi-slice Computed Tomography5 (MSCT), the cardiac gating6 and the increase of the gantry rotation 
speed. Artifacts in CT image resulting from cardiac and respiration motions make the diagnosis of CAD cumbersome. 
One solution to reduce the breathing motion effect is to do the entire acquisition in a single apnea. However, this is very 
difficult for some patients especially children. To reduce the artifacts issued from cardiac contraction motions it is 
necessary to find an optimum electrocardiogram (ECG) time window for the acquisition. The selection of the raw data 
used for image reconstruction is always collected in the same part of the cardiac cycle7. For the best CAD diagnosis, a 
temporal resolution less than 50 ms would be necessary8.  However, today such short resolutions are not possible in CT.  
Indeed, to rebuild one image, projections of more than half of the gantry rotation time are necessary 9. With modern CT, 
gantry rotation time is about 330 ms10, so a total reconstruction window of 166 ms is necessary. 
The heart rate is generally assumed perfectly periodic. Based on the ECG recorded during the scan, a percentage of the 
R-R interval is a good starting point for the reconstruction window. Within this time period, the movement of the heart 
should be minimal.  The reconstruction using the raw data issued from this time period is done in post-processing. The 
choice of the temporal window used in the reconstruction is determinant for image quality. 
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At the beginning of cardiac CT, the end of the diastole was considered as a motion free period and was used for the start 
of the reconstruction window11. To find the optimum time window, numerous studies used different modalities (EBCT 
12-17, conventional X-ray coronary angiography2, MRI18 and MSCT11,19-24) and different criterions (radiologist scoring or 
motion estimation of characteristic points). Overall results show that the temporal window varies from patient to patient. 
In fact it is even different for the same patient with regard to the coronary arteries segments. 
To define optimum time window for reconstruction we propose to use ultrasound Doppler Tissue Imaging25 (DTI). This 
method allows quantifying the speed of a region of interest according to the axis defined by the ultrasound probe. 
Unfortunately, coronary arteries are not large enough to be localized with this method. However, it is possible to 
estimate the motion of a CA segment in one direction considering anatomical knowledge of the area of each coronary 
artery (CA) segments. To estimate 3D motion, three DTI acquisitions using three different ultrasound axes are needed. 
 
In this paper we propose to validate the use of DTI technique to optimize the cardiac CT acquisition window. First, the 
reproducibility of DTI acquisitions and measurements of coronary arteries motion are assessed. Afterwards, the 
optimization of the cardiac CT window is done for each coronary artery segment. 
 
 

2. MATERIALS AND METHODS  

2.1 Acquisition 
DTI25 is a non ionising technique that could determine the motion of a region of the heart providing a time resolution of 
less than 6 ms. DTI (Vivid7, GE Healthcare) has been carried out on five healthy subjects (age: 29 ± 9). To assess 
reproducibility, the same session of 36 acquisitions was done twice. We applied this technique on the main CA feature 
points (Right Coronary Artery (RCA), Left Main (LM), Circumflex (Cx), Left Anterior Descending (LAD), Left 
Posterior Descending (LPD). For each of these feature points, the proximal, mid and distal segments (P, M, D)) have 
been determined according to the angiographic definition (Fig. 1)26. The twelve resulting CA segments were imaged in 
DTI mode successively in 3 probe positions: abdominal (Abdo), parasternal (PS) and apical views (Fig. 1). The three 
positions correspond to a quasi orthogonal system making possible the determination of 3D motion of each segment. 
For each acquisition, three cardiac cycles were recorded during a single apnea. 
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Figure 1: (left) Coronary artery segment of the study: RCA D (1), RCA M (2), RCA P (3), LM (4), (5) CX P, (6) LAD P, (7) 
LAD M, (8) LAD D, (9) CX D, (10) LPD P, (11) LPD M and (12) LPD D 
(right) Probe positions of three acquisitions to obtain the 3D motion of one coronary artery segment 
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2.2 Post processing 
 
The quantification of the speed of a region of interest (ROI) was done using EchoPAC software (General Electric 
Healthcare, Vingmed Ultrasound). Ellipsoid ROI of 4*6 mm were successively placed by a senior cardiologist on the 
epicardial regions containing each CA. (Fig. 2). The DTI curves automatically displayed for three consecutive cardiac 
cycles were than recorded (Fig. 2). 
 

 
Analysis of the recorded curves was done with MatlabTM (Mathworks, Ma, USA). The acquisitions were at first 
separated per cycle according to the R wave detection. The motion of the CA segments was then calculated by 
integration of the curves. 3D curves of each CA segment motion could be estimated by computing averaged 1D motion 
curves and assuming that the three acquisition incidences (PS, Abdo and Apex) were orthogonal. 

2.3 Methodology validation  
In order to study the reproducibility of the ROI location on the heart image, the senior cardiologist was asked to draw 
the ROI twice in each acquisition for two subjects. The difference between the speed curves obtained in both positions 
was calculated for all CA segments. In order to avoid the variations in the heart rate, the temporal window for 
comparison started with R-wave and finished at the mitral valve opening (Fig. 3) 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

Figure 3: Visualization of comparison area. It started in R-
wave and finished at the mitral valve opening. The three 
cycles of both sessions for acquisition RCA D in probe 
position Abdominal 

Figure 2: Example of DTI acquisition. The color code indicates the speed following probe direction. There are three 
cardiac cycles registered. The ellipsoid represents the localization of measurement ROI (left). Raw Data of the 
commercially available EchoPAC software (right) for one acquisition: (a) speed of region of interest; (b) ECG record. 
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2.4  Optimization of the reconstruction window 
The minimum duration of the window used for reconstruction was defined according to the gantry rotation time. For this 
study, the time window duration was set to 250 ms (SOMATOM Volume Zoom; Siemens Medical Systems). This time 
window was translated through the cardi ac cycle in 5 ms step to find the optimum reconstruction window (Fig. 4). For 
each location of the sliding window, the energy around the mean value was calculated. This was done for each 1D 
segment and also for the combined 3D data. For 3D, we used the norm of the relative displacement. 
 

3D_NORM= (Axe PS
2 + Axe AP

2 + Axe AB
2 ) (1/2)   (1) 

 

 

 
 

 
3 RESULTS 

 
In figure 5, an example of a speed of the RCA-P segment (p robe in PS position) with regard  to the ECG trace is shown. 
Relative position of this segment can be estimated from this speed. The three cardiac cycles are plotted on the same 
trace, this show the good reproducibility within the same acquisition. The maxima l amplitude of the displacement of the 
RCA-P (in PS position) was obtained as predicted in systole and a rest period of diastole. Th is corresponds to the ideal 
case because the heart rate was less than 60 pulsations per minutes. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

 

Figure 4: Principe of the sliding window: For each window, energy was calculated . 

Time 

Second sliding window 

Relative localization 

Sliding increment: 5ms 

First sliding window 

Figure 5: Curves for one acquisition. The graph presents the curves of the 
three cycles: speed (top), relative loca lization (middle) and ECG (bottom) 
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3.1  Validation 
For the reproducibility of the ROIs position with DTI, a mean difference of 0.79 mm between both acquisitions 
(standard deviation 0.45) was found. The largest error was for the RCA-P with a mean difference of 2.15 mm. For the 
majority of the 1D trace, shape and time of maxima were reproducible (table I). In addition, the mean error is less than 2 
mm. However, for some segments the error is larger. 
 

 RCA P RCA M RCA D LAD P LAD M LAD D LPD P LPD M LPD D CX D CX P LM 

PS 
1.73 

±0.96 
2.74 

±1.51 
2.55 

±1.11 
1.14 

±0.59 
1.96 

±1.14
1.77 

±0.95
1. 3 

±0.77
1.1 

±0.61
1.26 

±0.66 
1.58 

±0.7 
1. 8 

±0.86
0.58 

±0.35

APEX 
3.11 

±1.55 
1. 2 

±0.7 
1.58 

±1.04 
2.18 

±1.37 
1.87 

±1.04
0.84 

±0.41
1.49 

±0.78
1.05 

±0.59
1.39 

±0.77 
1.8 

±0.82 
2.02 

±0.77
1.78 

±0.93

ABDO 
2.39 

±1.2 
2.61 

±1.6 
1.74 

±0.91 
1.68 

±0.77 
1.34 

±0.72
1.77 

±0.97
2.41 

±1.47
1.17 

±0.77
0.63 

±0.4 
0.88 

±0.55 
0.73 

±0.32
2.84 

±1.24
 

Table I: Reproducibility of the acquisition for all subjects (mean and standard deviation in mm) 

3.2  Optimization of the temporal window for reconstruction 
As shown in table II, the optimum window was different for each CA segments. For most CA segments, the energy 
demonstrated good reproducibility of the probe orientations and the ROIs positions. 
After normalization with the heart cycle, the motion in 3D can be computed (Fig. 7). A minimal motion slot can be 
found for each coronary artery segment (table II). In addition, 3D information gives slightly different time window than 
1D. 

 
 

  RCA P RCA M RCA D LAD P LAD M LAD D LPD P LPD M LPD D CX D CX P LM 
PS 56±7 58±2 64±3 47±12 40±5 50±11 68±3 63±8 49±8 56±4 53±1 60±5 

APEX 56±1 56±1 62±1 61±1 62±2 62±3 62±1 63±1 64±1 65±1 58±1 60±2 
ABDO 57±4 66±2 61±1 64±6 61±8 62±5 61±8 66±10 63±11 66±2 63±7 62±5 

3D 64±5 60±13 62±6 64±5 55±21 50±22 64±5 64±6 67±7 64±7 64±2 59±5 
 

Table II: Average optimum time window for all subjects given in % of the heart cycle for 1D or 3D traces.  
 

However, the variation of the heart rate between sessions and even during an acquisition introduces discrepancy in the 
optimum values. As an example (Fig. 6), the RCA segment motion and its optimum reconstruction window is shown. 
For this subject the variation of heart rate (range 56 - 73 beats per minute) showed that this parameter was very 
important for the determination of the optimum temporal window. For the lowest heart rate this optimum was always 
found in diastole. However, a slightly increase of heart rate can induce the displacement of the optimum window in the 
systole. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 Figure 6: Relative localisation and the optimum reconstruction 

window of RCA-P in PS acquisition for both sessions 
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Table III and figure 7 show results obtained for a subject with a very stable heart rate around 61±1 pulsations per 
minute. For this case, in all 1D acquisition the average of the optimum time window is generally reproducible (standard 
deviation less than 3%). Only for LAD segments the variation is very large making the reproducibility cumbersome.  
A temporal window of 250 ms without any motion in the three axes does not exist. The calculated optimum window for 
reconstruction is the period where the motion is minimal. The residual movement always generates reconstruction 
artifacts. 
 

 RCA P RCA M RCA D LAD P LAD M LAD D LPD P LPD M LPD D CX D CX P LM 
PS 62±6 67±1 70±1 49±26 41±26 41±29 70±1 73±3 70±3 65±3 66±2 66±6 

APEX 61±1 63±1 64±1 63±7 66±2 65±6 65±1 66±1 68±2 61±2 60±1 57±4 
ABDO 63±1 65±2 65±1 75±9 74±4 75±2 69±5 75±5 74±2 69±4 65±5 68±2 

3D 62±1 56±1 62±1 64±7 59±35 50±30 64±1 64±2 67±3 66±11 64±3 60±7 
 

Table III: Optimum time window for one subject with a heart rate range of 60-62 pulsation per minute (in % of the heart cycle) in 1D 
or 3D. Due to position of the LAD segments larger variation between both acquisitions were found. 

 

 
 
 
 

Figure 7: Plot of all 1D (abdominal (a), apical (b) and parasternal (c)) and 3D (d) evolution of RCA D. For each 
relative localization curve, optimized windows are represented. The horizontal dashed line corresponds to the 
optimum time window taking in account the 3D data.  
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4 DISCUSSION 
 
In this study, we have shown that DTI analysis for the assessment of the CA motion is feasible. It provides high 
temporal resolution imaging that could be useful in analyzing complex 3D motion of CA segments in order to optimize 
strategies for CT acquisition. The technique provides reproducible 1D data with regard to the global curve shape and 
quantitative criteria. These results allowed us to visualize and to analyze 3D evolution of CA segments. 
However, we can notice that sometimes, the reproducibility was not perfect due to several acquisition difficulties. It 
may be hindered because the probe position and the localization of the ROI was based on heart anatomical knowledge 
and was subject to variation between exams. Another major factor may be the modification of physiological parameters 
during acquisition. Small heart rate changes could have large impact on the position of the optimal window. This small 
time difference complicated to superposition of the curves for quantitative evaluations. Moreover, even with a stable 
heart rate the motion of a CA might be different due to other physiological changes (respiration, ventricular pressure).  
The 3D representation of the relative displacement of the main arteries segments using a non-ionizing method is novel 
and it allows a more realistic approach of the complex movement of CA. When compared to unidirectional analysis, 3D 
optimum acquisition timing may considerably differ. As found in 1D analysis, the optimum windows found using the 
3D approach are different for each CA. 
As shown in previous studies11, 22, 24, the heart rate is very important for the definition of the optimum reconstruction 
window. However, results obtained here in 3D are difficult to compare with other studies principally made in 2D. In 
some cases it is better to place the reconstruction window in systole, principally with higher heart rates. This should be 
taken into account for establishing acquisition strategies for CT and other cardiac imaging modalities.  
We propose the use of 3D analysis as input data for simulation programs27 or for dynamic platforms28. The principal 
limit of the method is the difficulty to make the acquisitions in a real orthogonal frame. The knowledge of the 
ultrasound probe real position could help making this method more robust, allowing for correction factors to be 
implemented.  
The influence of optimum acquisition window in CT guided by DTI must be analyzed in a prospective manner in order 
to evaluate its’ influence on the quality of image reconstruction. More patients are needed for a comparison between the 
1D and the 3D approaches and to study in more details the effect of the heart rate. 
 
 

5 CONCLUSIONS  
We have shown in this study, that DTI could be an interesting approach to evaluate coronaries motions in 3D. In 
addition, we could demonstrate that the optimum time windows are dependent of the segment and of the coronary 
analyzed. More experiments should be conducted to see the variability of the temporal reconstruction window. The 
influence of the heart rate needs to be analyzed in more detail. The results could be used for clinical routine or as input 
data for motion simulation27 and for moving platform28. New calculation of the time window needs to be done using 
new generation of CT. The principal limit of the method is the difficulty to make the acquisitions in a real orthogonal 
frame. However, the overall results are very useful for all cardiac imaging modalities.  
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Spatial evolution is defined by independent mo
tion of each ellipse. Currently, five motion types can
be applied to these ellipses (translations x, y, z, z
rotation and rotation in own axis).

Between each projection, the phantom is modi
fied by three motions: table motion, source motion
and self motion. Ellipses characteristics, in time t (Pt),
are computed by multiplication of initial ellipses
characteristics (Po) with the evolution matrix:

o

tx, ty, tz : translations x, y, z
a, b, c : axes rotation x, y, z

1.3 Computed projection

The beam is decomposed in elementary rays. For each
ray, the integration of grey levels along the native im
age is calculated (image 512*512). Consequently, the
grey levels profile along each ray must be estimated.
Several interpolations have been implemented (Near
est, Linear, Cubic, Spline). The beam decomposition
allows to reproduce fanbeam (2D) and conebeam
(3D) acquisitions and has the advantage of avoiding
the Radon transform. Raw data rebinning tradition
ally used for a geometry change are avoided.
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Introduction;

Phantom definition

1 Mate.dals andm"efhods

1.1

Recently, important developments in computed
tomography has established spiral mode, multislice
CT as a standard. Consequently, new reconstruction
algorithms (AMPR [1]) have been elaborated to cor
rect the artefacts created by these techniques (lack of
information, conebeam effe~t). Simulators as CTsim
[2], had been developed in order to test these new al
gorithms. However," these .''Simulators don't integrate
motion. In order, t<;> study possibilities of motion cor
rections, .we h'l~~"developedCT simulators allowing
complex phantqfi1. rp.otion., We developed also a direct
method to calilli~te projections (without using the
Radon transform). AlI these features allow 2D or 3D
raw data production.

DESIGNS AND VALIDATION OF MOTION INTEGRATED CT SIMULATOR
Rui GUERRA1

,2, Freddy ODILLE 1, Romain GROSJEAN l,Pierre-André VUISSOZl, Jacques FELBLINGER 1
1IADI INSERM (ERI 13) Vandoeuvre-lès-Nancy - France 2 Siemens Medical Solutions -St Denis France

Abstract
To simulate and validate new CT algorithms, we developed a CT simulator, which allows 3D designs and" com
plex motions. The phantom is a set of axial slices composed of ellipses. Translations in x, y, z, and rotations in z
and in the own axes of the ellipse are possible. Before each elementary projection, a new phantom is calculated
according to the tube rotation, the motion of the table and its own motion. To compute projections, the beam is
decomposed in discrete rays. The projections are given by the integral of the grey levels in the native image
along each ray. Validation of the results was made in two steps. In a static mode, we compared the raw data u
sing the standard Matlab method (Radon + rebinning) and our new functions with analytical expressions. We
used three different similarity measures on the sinograms to quantify the projection methods. In a dynamic
mode, we qualitatively compared reconstructed images with real CT acquisitions on a simple rotating phantom.
Primary results indicate that the simulator can be used for different designs of phantom and motion schemes.
Further investigations are still necessary to completely validate the simulator.

1.2

The simulation .. (ç~lculation and graphical user inter
face) has been de~eloped with Matlab™ (Mathworks,
MA). The 3D phantom is a set of axial slicesand eàch
elementary slice is composed of ellipses. Analytical
expression [3] of ellipse projeqtions is used to vali
date the results. Reference neighbour slices are the
base for the interpolati0n of intermediate axial slices.

Fig. 1 Definition of 3D phantom with 15 references
slices
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3D simulations (e.g. multislice CT) are already
available. The 3D computation methods has been
validâted, but sorne further verification has to be done
to verify the ray geometry.

Acknowledgements: Siemens for support and re
gion Lorraine

Fig. 2 Simulation example: a) native image, b) simu
lation c) CT image

The projection computation method was vali
dated from the 2D projections. Our own fanbeam pro
jection function was better than the standard fanbeam
Matlab function.

It is possible to reduce the differences between
our simulation and the analytical expression by in
creasing the spatial resolution of the native image
(image 512*512). However, this highly increases the
processing time.

Tests with arteries phantom are currently being
realized.

3 Conclusions & perspectives
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Validation

Results and..discussion

Static

Dynamic

Table 1 : Similarity criteria for the Shepp Logan phantom

Std Corr Mutual Informa-
tion

atlab fan- 2.678 0.9975 3.6098
beam

Nearest 1.915 0.9987 3.3294
Linear 1.802 0.9989 3.6596
Cubic 1.834 0.9988 3.6025
S line 1.847 0.9988 3.5845

Whatever the interpolation type, the developed
nction for fanbeam geometry is closer to the ana
ical projections.

otion corrupted raw data were reconstru€ted and
ompared to the clinica~ study images (Fig 2). The
ame "butterfly" artefacts are visualised.

For validation, simulations are done in fanbeam ge
ometry (e.g. CT single slice). Temporal and geometric
characteristics of simulations are the Siemens CT
SOMATOM Volume Zoom 16 ones [1].
ln a first step, we validated the computation ofprojec
tions in static mode (without table and phantom mo
tion). We compared the different sinograms with ana
lytical expression of projections. Two phantoms were
used:

• A Shepp-Logan [3], phantom usually used to
validate tomography algorithms.

• A phantom (fig. 2) used in our clinic study
[4]

To compare these data, three similarity measures are
used: standard deviation, correlation coefficients and
mutual information [5].
A validation of dynamic acquisitions was also per
formed. Simple and complex moti9n~ wer~ .realized.
For example, to test phantom z-rotation, a·simulation
can be done with a.z-rotation of th~ phantom equal to
the source one. Iildeed in· this cas:e,projection should

e identical for aU projection angles:
n the user interface, phantom motions can be visual
zed before starting simulations. Reconstructions of

the raw data (rebinning followed by filtered back pro
jection) allows to compare simulations and true im
ages obtained in clinical studies [4].

Amongall measure~i:Of";similarity, the best inter
polation was the linear interpolation (table 1).
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ABSTRACT 
 

Breathing induces artifacts in reconstructed CT images. In most 

cases, reconstruction algorithms ignore motion due to breathing. 

We propose here a method taking movements into account. This 

method works on parallel acquisition data and integrates some 

physiological information. A simple respiratory motion model is 

defined which can be calibrated thanks to external sensor data. 

Given a motion corrupted acquisition and the corresponding 

calibrated motion model, the sinogram is rearranged and motion 

free projections are obtained. Images are then reconstructed using a 

standard filtered backprojection algorithm. Tests on simulated data 

demonstrate the feasibility of the proposed method and show real 

improvement on reconstructed images, respiration artifacts being 

significatively reduced. The effects of mismatching model on 

reconstructed images are also studied.  
 

Index Terms— CT, motion artifacts, respiratory motion, 

correction, sinogram. 
 

1. INTRODUCTION 
 

Organs in the upper abdomen including the liver, the kidneys, and 

the spleen move significantly as a result of respiration [1]. The 

cardiac contractions also lead to motion of organs in the thorax or 

in the abdomen. McCollough et al. [2], Alfidi et al. [3] and Ritchie 

et al. [4] have proved that these two physiological motions can 

lead to artifacts which can seriously degrade the quality of CT 

images [5, 6]. If these artifacts are not corrected or minimized, the 

diagnosis can be distorted. Indeed, patient motion can cause 

misregistration artifacts, which usually appear as shading [7] or 

streaking [8] in the reconstructed image. Voluntary motion can be 

prevented but some involuntary motions as respiration induced 

motions or cardiac motion may be unavoidable during body 

scanning. That’s why CT has known several improvements in the 

last decade: spiral mode [9], Multislice CT [10], cardiac gating 

[11] and decrease of the gantry rotation time. 

Despite all these innovations, motion artifacts are still a 

problem and patients have to maintain a breathhold during the 

acquisition. But, even if breathhold can generally be maintained 

during all the acquisition time, it is sometimes particularly difficult 

(sharp pain due to renal colic, children, dyspneic patient …)[12]. 

One of the major problems is that classical reconstruction 

algorithms do not take into account the involuntary or voluntary 

motion of the patient. Motion correction have been executed in 

different ways: by modifying the reconstruction algorithm [13] or 

by correcting the sinogram [14-16]. Our work is based on [15]. In 

this study, motion is determined using some nodal points which are 

very dense and then easily identifiable in the sinogram. Nodal 

points can be calcifications or some markers disposed on the 

patient body. However these nodal points may not be in the slice of 

interest or be difficult to detect in the projection data because of 

the complexity of the sinogram. The aim of the present study is to 

use physiological information given by external sensors and the 

appropriate respiration model to apply a correction directly in 

sinogram space without changing the reconstruction algorithm. 
 

2. THEORY 
 

2.1. Notations 
The image space is described by the Cartesian coordinates (x,y). 

The image to be reconstructed, i.e. the static object, is denominated 

by the function f0(x,y). The sinogram space is represented by the 

variables (p,θ) where p stands for the position of the ray in the 

parallel fan, θ the acquisition angle. The variables corresponding 

to the motion corrupted data will be affected with a ’. 
 

2.2. Respiratory motion model 
A simple global in plane respiration model is chosen, including 

displacement and magnification, with a fixed point (x0,y0) 

corresponding in the clinical case to the point of contact between 

the patient and the CT table. For the static object f0(x,y) , the 

distorted object ft is described at time t by: 

( ))('),('),( 0 tytxfyxf t =     

where: 
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The functions σx and σy are related to physiological data and to 

the motion which really occurs during the acquisition. We consider 

that these parameters are perfectly known at every moment of the 

acquisition thanks to respiratory belt or ECG and a prior 

calibration step. 

 

2.3. Motion corrupted sinogram 
As the acquisition angle is linearly dependent on the time during 

CT acquisition, time functions (1) and (2) are considered as 

acquisition angle functions. The distorted object is thus described 

by: 

( ))'('),'('),( 0 θθθ yxfyxf =     

where: 
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Considering the expression of the Radon transform of the static 

(1) 

(2) 

(3) 

(4) 



object F0(p,θ) and the motion corrupted Radon transform Fθ(p’,θ’), 
one can write: 
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3. MATERIAL AND METHODS 
 

We present here a method to reduce artifacts due to respiratory 

motion in CT images. This method applies directly in the sinogram 

space and integrates physiological information obtained during the 

CT examination thanks to external sensors such as respiratory belt 

or ECG for example. It has been tested on simulated parallel data 

corrupted by a simplified respiratory motion. 
 

3.1. Simulated data 
Simulation data were built with MatlabTM (Mathworks, MA, USA). 

Phantoms composed with several ellipses were used. Each ellipse 

had a different density ρ. A simple phantom was built, composed 

with a large low-density ellipse and a very small high-density 

ellipse, simulating a calcification. The classical Shepp-Logan 

phantom implemented in Matlab was used as well. In this case, the 

phantoms were squares of 255x255 pixels. 

To generate motion free sinogram, the Radon transform 

implemented in MatlabTM was used. Acquisition on 360°, in 

parallel geometry, with an angular increment of 0.5° was 

simulated. 

To generate motion-corrupted sinogram, for each acquisition 

angle, the ellipses composing the phantom were deformed 

according to the respiratory motion model (4). The acquisition for 

this angle was then simulated using the Radon transform of 

MatlabTM. As physiological motion is pseudo-periodic, we used 

combination of sinusoidal functions as deformation functions σx(t) 

and σy(t). 
 

3.2. Motion correction 

According to the paragraph 2, given motion parameters σx, σy, x0 

and y0, we can obtain the corrected sinogram from the motion 

corrupted data. To determine those parameters a prior calibration 

step could be done by recording external sensor data and 

estimating respiratory motion. Then regression would allow 

connecting physiological information and parameters of the motion 

which occurs during CT acquisition. Once motion parameters had 

been determined, for all motion-free coordinates (p, θ) we searched 

the corresponding motion corrupted coordinates (p’,θ') according 

to (6) and (7).  But, the first equation was not invertible. Using  

( )'tan)'()'(arctan θθσθσθ xy= , 

a corresponding table between the acquisition dependent θ’ and the 

calculated θ was built. Then for each θ in the corrected sinogram, 
the nearest calculated value is searched in this table and the 

corresponding acquisition angle θ’(θ) is selected. 

Once an acquisition angle has been selected, we could compute 

the coefficients k and p0 ((8) and (9)), invert (7) and find the p’ 

coordinate of the corrupted sinogram given a motion-free p 

coordinate: 

))('())('(),(' 0 θθθθθ ppkpp += . 

Finally (5) is used to correct the sinogram.  

  

  
Fig. 1: Simple phantom: Simulated sinograms (left) and 

reconstructed images (right) without (a) or with motion (b). 

To implement the motion correction in the sinogram space we 

had to pay attention to completely fill the corrected sinogram, 

otherwise missing data would lead to severe artifacts in the 

reconstructed image. So we went through the whole corrected 

sinogram pair (p,θ) and searched the corresponding (p’,θ’). The 

smoothness of the sinogram is likewise critical: discontinuities 

would degrade image quality. So after (7) has been inverted, we 

could simply choose the nearest acquired value p’ or consider the 

two nearest acquired values and compute a linear interpolation 

(LI), which would give better quality images.  
Once the motion free sinogram had been generated from 

motion corrupted CT data and physiological motion, a classical CT 

reconstruction algorithm is used to obtain motion artifact corrected 

images. In this case, a filtered backprojection (FBP) method is 

applied to reconstruct images. 
 

3.3. Validation 
To validate this method the quality of the reconstructed images was 

evaluated by comparing it with a static reference picture. Different 

metrics were used: the mean absolute error (MAE, lower is better), 

the normalized mutual information (NMI, higher is better). Image 

quality was also assessed with image entropy (IE, lower is better) 

to quantify signal dispersion (entropy increases with noise or 

blurring). 
 

4. RESULTS 
 

4.1. Simulated data 
Fig. 1 shows the simulated data used for the tests. Effect of motion 

on data can be clearly identified. The motion corrupted sinogram 

(Fig.1 b)-left) presents some intensity inhomogeneities and its 

shape is very distorted. The corresponding reconstructed image 

(Fig.1 b)-right) presents severe motion artifacts: split of the high 

density ellipse and warping of the big low-density ellipse. Similar 

results are obtained for the Shepp-Logan phantom (Fig.2). The 

motion free reconstructed image (Fig.1 a)-right and Fig.2 a) right) 

will be considered as the static reference for validation.  
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4.2. Motion correction – matching model 
By using the motion correction method introduced above and the 

same deformation functions used to generate motion corrupted 

sinogram, we finally obtained the following corrected sinograms 

shown on Fig.3-left and the corresponding reconstructed images 

(Fig.3-right)) for the simple phantom. 

  

  
Fig. 2: Shepp-Logan phantom: Simulated sinograms (left) and 

reconstructed images (right) without (a) or with motion (b). 

In the sinogram space (Fig.3-left) inhomogeneities can be 

observed in corrected sinogram intensity (low intensities around 

p=π and high intensities for p>π). However the cover form of the 

corrected sinograms becomes straight again and the trace of the 

high-density ellipse can be clearly identified. Furthermore, we can 

notice the effects of the interpolation on the data: the sinogram is 

smoother with LI (Fig.3 b)) than without (Fig.3 a)). 

Criteria Static 

reference 

No 

correction 

Correction 

without LI 

Correction 

with LI 

MAE 0 0.0551 0.0391 0.0388 

NMI 2 1.1589 1.2423 1.2665 

IE 1.1429 2.7273 2.7695 2.5051 

Table 1: Comparison of reconstructed images with and without the 

proposed correction method with the simple phantom 

After the FBP reconstruction, the images are of fairly good 

quality (Fig.3-right): the big low-density ellipse gets back in shape 

and there is a single high-density element. Moreover, some curves 

tangent to the phantom in the image corrected without LI (Fig.3a)-

right) disappear with the interpolation (Fig.3b)-right). 

Criteria Static 

reference 

No 

correction 

Correction 

without LI 

Correction 

with LI 

MAE 0 0.0945 0.0304 0.0450 

NMI 2 1.1016 1.2264 1.2016 

IE 2.2925 3.6400 3.6137 3.5637 

Table 2: Comparison of reconstructed images with and without the 

proposed correction method for the Shepp-Logan phantom 

Quantitative assessment is given in Table 1. For the various 

criteria used for comparison with the static reference image and for 

image quality assessment, the two motion corrections proposed 

here were better than the standard backprojection algorithm. The 

image quality is still improved when interpolation is used.  

For the Shepp-Logan phantom similar results are observed: 

corrected sinograms (Fig.4 left) are very similar to the motion free 

projections (Fig.2a) left) except for some intensity 

inhomogeneities. Most of the motion artifacts present in motion 

corrupted image (Fig.2b) right) have been suppressed in 

reconstructed images (Fig.4) right) but some lines appear around 

the phantom body. The correction using LI (Fig.4 b)) seems to give 

better results in terms of smoother sinogram and better looking 

reconstructed images.  

  

  
Fig. 3: Simple phantom: corrected sinograms (left) and 

reconstructed images (right) without (a) and with (b) LI on p’ 

This visual evaluation is confirmed by the quantitative 

assessment (Table 2): an improvement of image quality is observed 

between the corrected image and the motion-corrupted one 

according to all chosen criteria. But, unlike the simple phantom 

experiment, similarity criteria (MAE and NMI) are better for the 

correction without linear interpolation. However, the correction 

with linear interpolation is still the best regarding image quality 

(IE).  
 

4.3. Motion correction – mismatching model 
To study the effect of an error in the estimation of the motion 

which occurs during the acquisition, Gaussian noise has been 

added in the simulation of the motion corrupted sinogram and the 

influence of its mean and standard deviation studied, the amplitude 

of the motion being 0.25. 

Fig.5 shows the quantitative assessment of reconstructed 

images using the correction method with LI on p’-coordinates and 

the simple phantom. Increasing the standard variation increases 

image entropy whereas the mean of the error has almost no effect 

on it. Inversely the mean absolute error becomes much bigger 

when the mean error increases and remains constant with a 

variation of the standard deviation. Similar results are observed 

with the correction method without interpolation or with the 

Shepp-Logan phantom. 
 

5. DISCUSSION AND CONCLUSION 
 

A method which corrects respiratory motion corrupted data 

directly in sinogram space has been presented here. Given an 

estimation of the motion which occurs during acquisition, it 

significatively reduced artifacts in reconstructed images. This is 

done thanks to rearrangements of the sinogram data according to 

the motion estimation. This rearrangement could be done with 

interpolation, which further reduces artifacts. Images are then 

reconstructed using a classical reconstruction algorithm. A FBP 

method has been used, but any other reconstruction algorithm can 

be chosen which allows adapting our method to any CT scanner.  

The quantitative assessment shows an improvement for both 

correction methods according all chosen evaluation criteria. But if 

b) 

a) 

b) 

a) 



the correction without interpolation in p-coordinates sometimes 

gives better results in terms of mean absolute error and normalized 

mutual information, the images obtained with interpolation present 

fewer artifacts and are better according to image quality criterion 

such as image entropy. This can be explained by the fact that the 

images obtained with the second correction algorithm are little 

distorted or moved relatively to the static reference images. 

Performing a simple registration step before comparison of these 

images would give much better results. 

  

  
Fig. 4: Shepp-Logan phantom: corrected sinograms (left) and 

reconstructed images (right) without (a) and with (b) LI on p’ 

So interpolation during rearrangements of the sinogram data 

gives better quality images. We performed a simple linear 

interpolation on p-coordinates. The effects of more complex 

interpolation (cubic, spline…) or interpolation on the two 

sinogram coordinates still have to be studied but would probably 

further improve reconstruction. 

The work presented here was on parallel acquisition data. A 

similar correction method can be implemented for fanbeam 

acquisition data. Indeed Roux has proved in [17] a relation 

between motion corrupted fanbeam sinogram data and motion free 

parallel projections of a reference object. He used it to create a new 

reconstruction formula, but we could adapt it to rearrange 

sinogram data in the same way we did in the current study. A 3D 

correction would also be possible with conebeam or multislice data 

and would allow correcting the longitudinal respiratory motion 

too. But such correction would probably be very time consuming. 

A very simple respiratory motion has been chosen, which is not 

realistic. Some noise has been introduced in the simulation to 

evaluate if it still could be applied on data corrupted by respiration. 

Mismatching model damages the quality of the reconstruction. But 

one can notice that the image quality is affected (IE increases) by 

the standard deviation of the error of estimation: artifacts are 

induced by a bad estimation of the variation of the respiratory 

motion. In the other hand, the mean of the error has almost no 

influence on image entropy but affects the similarity with the 

reference image: the reconstructed images are translated relatively 

to the static picture but the phantom image remains unchanged. A 

biased estimation of the respiratory motion will have little effects 

on reconstructed images. A study on the effect of other kind of 

motion estimation errors and tests on simulated data corrupted by 

real respiratory motion would determine whether we need to use a 

more complex motion model.  

The results presented here demonstrate the efficiency of our 

correction method. Further works have to be done to apply it on 

realistic simulated projections and then on real CT data, with other 

acquisition geometries.  
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Fig. 5: Effects of bad motion estimation varying the standard 

deviation (a) and the mean (b) of the error. 
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INFLUENCE DU MOUVEMENT DES ORGANES ET DES PARAMETRES D’ACQUISITION SUR LA QUALITE DE L’IMAGE EN SCANOGRAPHIE ; 
APPLICATION A LA DETERMINATION DE LA COMPOSITION CHIMIQUE DES CALCULS RENAUX. 

[R. GROSJEAN] 
 

Malgré les nombreuses améliorations qu’a connues la scanographie au cours de ces vingt dernières années, la qualité des 
images scanographiques reste fortement influencée par le mouvement (volontaire ou involontaire) du patient. La scanographie 
étant une technique irradiante basée sur l’utilisation des Rayons X, il est impossible d’étudier l’influence du mouvement des 
organes sur la qualité de l’image en plaçant des sujets sains dans la machine puisque l’exposition non justifiée des personnes au 
rayonnement est interdite. Des fantômes doivent donc être utilisés pour quantifier la qualité des images. De nombreux 
fantômes permettant de quantifier la qualité de l’image existent dans le commerce, mais aucun n’est mobile, nous avons donc 
dû concevoir et fabriquer une plate-forme de mouvement permettant de simuler des mouvements physiologiques. Cette plate-
forme nous a permis de montrer que l’influence du mouvement dépendait de la taille, de la forme et du contraste de l’objet 
étudié. Le mouvement peut engendrer une déformation de l’objet, un redimensionnement et à une modification de sa valeur 
d’atténuation moyenne. Le mouvement conduit donc à une perte d’information sur la localisation, sur la densité, sur le volume 
et sur la forme des objets qui ont bougé durant l’acquisition. Cette perte d’information est d’autant plus importante que 
l’amplitude et/ou la vitesse du mouvement sont élevées. L’utilisation de scanners de générations et de technologies différentes 
nous a également permis d’étudier l’influence des paramètres d’acquisition (pitch, kV, mAs, vitesse de rotation du tube…)  sur la 
qualité de l’image avec ou sans mouvement. Cette étude a mis en évidence le fait que le choix de paramètres d’acquisition 
pertinents était primordial pour obtenir une image optimale. L’influence du mouvement sur la qualité de l’image n’est 
également pas la même en fonction des paramètres d’acquisition choisis. L’étude de l’influence du mouvement et celle des 
paramètres d’acquisition a ensuite été appliquée à la technique de détermination de la composition chimique des calculs rénaux 
en CT. Cette technique, basée sur les valeurs d’atténuation aux RX des calculs rénaux, permet théoriquement de caractériser la 
nature chimique du calcul afin de choisir rapidement le meilleur moyen de traitement possible (LEC, chirurgie…). Pour mener à 
bien cette étude nous avons collectés des calculs obtenus après interventions urologiques chez des patients. Une analyse 
morphoconstitutionnelle préalable nous a permis de connaître leur composition chimique. A l’aide de la plus grande série de 
calculs jamais publiée et d’un fantôme « gelée » développé au sein du laboratoire et respectant au mieux les conditions 
d’absorption et d’atténuation du rein, nous avons ainsi réussi à mettre en place un protocole permettant de déterminer, avec 
une précision de 95%, la nature chimique du composant majoritaire d’un calcul. Cette technique, dite de « double énergie », 
permet d’identifier chaque type de calcul en se basant sur les valeurs d’atténuation aux RX d’un calcul obtenues à 80 et à 120 
kV.La technique de « double énergie » n’est malheureusement plus valable quand le fantôme est mis en mouvement. En effet le 
mouvement génère des artefacts qui engendrent une modification des valeurs d’atténuation des calculs. L’échelle de valeurs, 
obtenues sans mouvement, permettant d’identifier un calcul n’est alors plus utilisable. Notre technique de caractérisation des 
calculs purs est donc efficace si et seulement si aucun mouvement n’a lieu durant l’acquisition. 
 
MOTS CLES : Scanographie, mouvements respiratoires, calculs rénaux, qualité image, paramètres d’acquisition 
 
 

INFLUENCE OF ORGANS MOTION AND OF ACQUISITION PARAMETERS ON CT IMAGE QUALITY ;  
APPLICATION TO THE RENAL STONES CHEMICAL COMPOSITION DETERMINATION. 

[R. GROSJEAN] 
 

Despite all the improvements known by the Computed Tomography (CT) during the last 20 years, the CT image quality remains 
heavily influenced by the voluntary or involuntary patient motion. 
Since the CT is an irradiating imaging modality based on X-rays, it is impossible to study the influence of the organs motion on 
the image quality by using healthy subjects. Indeed, the unjustified exposure to radiation is prohibited. Consequently, phantoms 
have to be used to quantify the image quality. Such phantoms are commercially available but none is mobile. We have so 
designed and built a dynamic platform allowing the simulation of organs motion. This platform allowed us to show that the 
influence of the motion on image quality depended on the size, the shape and the contrast of the studied object. The motion led 
to a deformation, a resizing, and to a decreasing of the CT attenuation values of the studied object. The more the speed and the 
amplitude of the motion were, the more the loss of the information about the object was. 
The use of CT scanners of different generations, different technologies and different builders allowed us to study the influence 
of CT acquisition parameters on the image quality with and without motion. This study has highlighted the fact that the choice 
of the right CT parameters (pitch, kV, mAs, gantry rotation time…) was very important on the determination of the image 
quality. The influence of theses parameters were not the same with and without motion applied during the acquisition. 
Once these results obtained, we have tried to develop a technique of determination of the chemical composition of renal stones 
in CT. This technique is based on-the CT-attenuation values of the renal stones. It allows to characterize rapidly the chemical 
composition of the renal stone into choose as quickly as possible the best diagnosis and the best treatment (surgery, NPLC…). 
With the largest number (n = 241) of stones so far described, to our knowledge and with a home made jelly phantom respecting 
the absorption and the X-ray attenuation of the kidney, we have develop a protocol allowing to determine the chemical nature 
of the major component of a stone, with a 95% precision. Our dual-energy method allows to identify each stone based on the 
CT-attenuation values obtained at 80 kV and at 120 kV. Sadly, this method is no more applicable when the phantom moves 
during the acquisition. Indeed the motion induces decreasing of CT-attenuations values and consequently the scale of values 
obtained with no motion is no more usable. Our characterization technique works only if absolutely no motion occurs during the 
acquisition. 
 
KEYWORDS: CT, respiration motion, renal stones, image quality, acquisition parameters 
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Despite all the improvements known by the Computed Tomography (CT) during the last 20 years, the CT image quality remains 

heavily influenced by the voluntary or involuntary patient motion. 

Since the CT is an irradiating imaging modality based on X-rays, it is impossible to study the influence of the organs motion on 

the image quality by using healthy subjects. Indeed, the unjustified exposure to radiation is prohibited. Consequently, phantoms 

have to be used to quantify the image quality. Such phantoms are commercially available but none is mobile. We have so 

designed and built a dynamic platform allowing the simulation of organs motion. This platform allowed us to show that the 

influence of the motion on image quality depended on the size, the shape and the contrast of the studied object. The motion led 

to a deformation, a resizing, and to a decreasing of the CT attenuation values of the studied object. The more the speed and the 

amplitude of the motion were, the more the loss of the information about the object was. 

The use of CT scanners of different generations, different technologies and different builders allowed us to study the influence 

of CT acquisition parameters on the image quality with and without motion. This study has highlighted the fact that the choice 

of the right CT parameters (pitch, kV, mAs, gantry rotation time…) was very important on the determination of the image 

quality. The influence of theses parameters were not the same with and without motion applied during the acquisition. 

Once these results obtained, we have tried to develop a technique of determination of the chemical composition of renal stones 

in CT. This technique is based on-the CT-attenuation values of the renal stones. It allows to characterize rapidly the chemical 

composition of the renal stone into choose as quickly as possible the best diagnosis and the best treatment (surgery, NPLC…). 

With the largest number (n = 241) of stones so far described, to our knowledge and with a home made jelly phantom respecting 

the absorption and the X-ray attenuation of the kidney, we have develop a protocol allowing to determine the chemical nature 

of the major component of a stone, with a 95% precision. Our dual-energy method allows to identify each stone based on the 

CT-attenuation values obtained at 80 kV and at 120 kV. Sadly, this method is no more applicable when the phantom moves 

during the acquisition. Indeed the motion induces decreasing of CT-attenuations values and consequently the scale of values 

obtained with no motion is no more usable. Our characterization technique works only if absolutely no motion occurs during the 
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