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I. Etat des lieux

L’'imagerie médicale tient depuis longtemps une place essentielle dans la prise
en charge des patients que ce soit en médecine ou en odontologie. En effet, depuis la
découverte des rayons X en 1895 par Wilhem Conrad Réntgen, pour laquelle il se
verra attribué le premier Prix Nobel de physique en 1901, ceux-ci ont rapidement pris
une place considérable dans notre pratique clinique. Ainsi, seulement deux semaines
apres la premiere publication de Rontgen concernant les rayons X, le
chirurgien - dentiste Allemand Friedrich Otto Walkhoff réalise la premiére radiographie

dentaire (Fig. 1).
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Figure 1 : Premiere radiographie dentaire.
Réalisée avec un temps d'exposition de 25 minutes par le Dr
Walkhoff
lllustration issue de l'ouvrage : Cone Beam, imagerie diagnostique
en odontostomatologie, principes, résultats et perspectives, de
Robert Cavézian et Gérard Pasquet.

Si celle-ci a nécessité un temps de pose de 25 minutes et ne présente pas d’intérét
diagnostique direct, les perspectives demeurent néanmoins immenses. De la
radiographie rétroalvéolaire (fin du XIX® siécle) au panoramique dentaire (milieu du

XXe siécle), 'imagerie en dentisterie connait de nombreuses avancées et évolutions,

tout en restant d’abord limitée a I'imagerie bidimensionnelle de projection.



I faudra en effet attendre 1972 pour voir l'avénement de [limagerie
tridimensionnelle avec larrivée de la tomodensitométrie (TDM) ou Multi Slice
Computed Tomography (MSCT) et sa premiére introduction clinique par Godfrey
Housfield et James Ambrose (1) (2). De telles modalités permettent alors un diagnostic
plus fin par 'accés a des images en trois dimensions permettant de parer aux
superpositions induites par les techniques d'imagerie classiques de projection. Ceci
toutefois au détriment de la dosimétrie et donc des principes de radioprotection. Par
exemple, la dose effective d’'un panoramique dentaire se situe aux alentours de 6 uSv
chez I'adulte (3) (4), contre plusieurs centaines de uSv pour le MSCT (4).

Plus récemment, de nouvelles technologies ont vu le jour, permettant d’allier les
avantages de I'imagerie de coupe a une réduction des doses délivrées au patient (par
rapport aux doses délivrées par le MSCT). Ces technologies sont basées sur
l'utilisation de détecteurs plans associés a un faisceau conique. |l s’agit du CBCT ou
Cone Beam Computed Tomography, ayant fait son apparition pour une application
dentomaxillaire a la fin des années 1990. D’aprés certaines études, les doses délivrées
avec les CBCT pourraient étre jusqu’a 30 fois inférieures a celles du MSCT (4) (5) (6)
(7), selon les modalités, les paramétres d’acquisition et les algorithmes de
reconstruction employés. Dans leur étude de 2009, M. Loubele et ses collaborateurs
ont par exemple conclu que la dose effective pour un CBCT se situe entre 13 et 82 uSv
contre 474 a 1160 uSv pour un MSCT. Le CBCT offrirait ainsi les perspectives d’une
réduction significative des doses délivrées aux patients, tout en permettant une
augmentation de la résolution spatiale et donc de la qualité des images radiologiques.
Certains auteurs y ont cependant opposé la corrélation entre la résolution spatiale et
les parametres d’acquisition. Ces parametres, accessibles a I'opérateur au MSCT,
pourraient permettre une amélioration significative de la résolution au MSCT, voire une
résolution comparable a celle obtenue au CBCT (8).

De plus, I'évolution des technologies, et notamment I'avénement de la
reconstruction itérative (IR), a permis une importante amélioration des performances
des MSCT. Initialement proposées pour le traitement des images tomographiques
dans les années 1970, les techniques de reconstruction itérative ont rapidement été
délaissées au profit de la reconstruction par rétroprojection filtrée (FBP ou filtered back
projection), et ce du fait du volume de données alors incompatible avec la technologie
informatique disponible. La FBP, alors plus adaptée aux performances informatiques

et longtemps reconnue comme méthode de routine en reconstruction clinique,
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présente néanmoins certaines lacunes telles que le niveau de bruit, le manque de
résolution contraste ou encore la susceptibilité aux artéfacts. Ces lacunes, de méme
que la recherche continuelle de réduction des doses délivrées aux patients, ont sans
doute mené a une « re-découverte » de I'IR des décennies plus tard, dans un contexte
d’évolution des outils informatiques et des puissances de calcul. L’IR promet en effet
une réduction du bruit, synonyme d’une potentielle réduction des paramétres
d’acquisition et donc de la dosimétrie (9). Cela lui confére un important potentiel pour
surpasser les traditionnelles limites des MSCT, voire égaler les performances des
CBCT.

Ainsi, dans le cadre de cette étude visant a comparer les dosimétries issues du
CBCT etdu MSCT, nous avons choisi le CBCT comme point de départ et de référence,
ceci pour deux raisons : d’abord car le CBCT est réputé moins irradiant que les MSCT,
mais aussi du fait des paramétres d’acquisitions étant peu accesibles a I'opérateur au
CBCT. Nous nous sommes basés sur les doses issues des acquisitions de routine au
CBCT, afin d’aboutir a des protocoles de doses comparables au MSCT. Pour ce faire,
nous avons modifié et optimisé les parametres d’acquisition de routine des MSCT (5)
(10), avant de comparer les résultats en termes de qualité d'image entre MSCT et
CBCT, et ce dans le but de répondre a deux questions :

- Les avancées technologiques aux MSCT permettent-elles une réduction de
dose suffisante pour égaler la dosimétrie des CBCT ?

- Sioui, qu’en est-il de la qualité des images produites ?

Cette thése et son étude ont été réalisées dans le prolongement des travaux du Dr

Jean-Philippe Dillenseger et collaborateurs (8) (11).



Il. Etude préliminaire

Afin de comparer la qualité des images obtenues a doses équivalentes entre
CBCT et MSCT, nous avons dans un premier temps optimisé les paramétres
d’acquisition des différents MSCT utilisés afin de se rapprocher au mieux des doses
délivrées au CBCT.

En effet, 'acces a la modification des paramétres d’acquisition et de
reconstruction (influencant la dose délivrée) est limité au CBCT. De routine, les
appareils de type CBCT sont destinés a des professionnels de santé n’ayant pas de
formation approfondie en imagerie médicale. Les CBCT présentent ainsi des
parameétres préprogrammés permettant un usage et une « prise en main » plus
accessibles que des appareils tels que les MSCT exigeant quant a eux une formation
de trois années post-baccalauréat pour leur utilisation (Dipléme d’Etat de Manipulateur
en Electroradiologie Médicale ou Dipléme de Technicien Supérieur en Imagerie

Médicale et Radiologie Thérapeutique).

Nous avons donc choisi de prendre le CBCT comme point de départ. Le CBCT
utilisé est le NewTom VGI (NewTom, Verone, Italie) du Pbéle de Médecine et Chirurgie
Bucco-Dentaire (UF 8609) des Hépitaux Universitaires de Strasbourg. Nous avons
réalisé des acquisitions sur fantdme (fantéme CT T40027) constitué d’un cylindre de
PMMA ou polymétacrylate de méthyle (Fig. 2). Nous avons pour cela utilisé les
protocoles et parametres de routine. Les doses relatives émises lors des acquisitions
ont été mesurées a laide de chambres d’ionisation, permettant une lecture
immeédiate des doses délivrées.

Les chambres d’ionisation représentent un moyen de mesure des doses issues
des acquisitions et fonctionnent de la maniere suivante : la chambre contient un gaz
dont les atomes sont ionisés par les rayonnements ionisants, ici issus du tube a rayons
X. Il en résulte l'apparition de charges électriques qui seront attirées par la tension
appliqguée aux électrodes (anode et cathode) de la chambre. Cette tension dite de
« polarisation » permet la formation d’un courant dit « d’ionisation », proportionnel a
I'énergie et a la dose regues par la chambre d’ionisation.

Les deux chambres d’ionisation utilisées sont : RaySafe Xi CT de Raysafe (Fig.
3) et PTW CT chamber type 30009 (Fig. 4) avec I'électrométre PTW Diados E T11035.



Figure 2 : Fantéme CT (T40027) : cylindre PMMA.
Iconographie personnelle

Ces premiéres acquisitions réalisées au CBCT nous ont permis de relever les
doses relatives indiquées dans le Tableau 1. A partir de ces doses, qui nous ont servi
de référence, nous avons réalisé diverses acquisitions du méme fantéme et chambre
d’'ionisation aux MSCT, en modifiant progressivement les protocoles de routine

existants, et ce afin de se rapprocher des doses relevées au CBCT.

De nombreux parameétres influent sur la dose délivrée lors d’'un examen
radiologique, tels que : la charge (en mAs), la tension (en kV), le temps d’acquisition,
'espacement entre les coupes (le pitch), les filtres, la collimation, le volume exploré
etc... Nous avons choisi d’influer essentiellement sur les mAs et les kV aux MSCT afin

se rapprocher des doses délivrées au CBCT.

Rappel : La charge, en mAs, correspond aux milli-ampéres.secondes, c’est-a-
dire a l'intensité du courant appliquée au tube radiogéne, multipliée par le temps de
'acquisition. Le nombre de photons produits par le tube radiogéne est directement
corrélé a la charge appliquée. Les mA (I'intensité) et les mAs sont donc théoriquement
proportionnels a la dose délivrée lors de I'acquisition.

La tension, en kV ou kilovolts, correspond a la tension appliquée aux bornes du
tube, influengant I'énergie des photons et ainsi le contraste mais également le débit de

dose. Les kV influencent donc directement la dose délivrée au patient (12).




Les MSCT des Hopitaux Universtaires de Strabourg que nous avons choisis pour
cette étude sont : le Siemens Somatom Definition Edge de I'Hépital de Hautepierre
(UF 6213) et le Canon Aquilion One Genesis du Nouvel Hbpital Civil (UF 1072).

Ces premiéres acquisitions nous ont permis de déterminer aux MSCT les
parametres d’acquisition qui permettent de se rapprocher au mieux des conditions
dosimétriques du CBCT. Les résultats de ces acquisitions optimisées sont présentés
dans les Tableaux 2 et 3.

Si différentes combinaisons de parameétres d’acquisition ont été testées et ont
permis d’aboutir a des résultats similaires d’'un point de vue dosimétrique, il a été fait
le choix de sélectionner certains de ces paramétrages en fonction de leur effet attendu
sur la qualité des images. En effet, a ce stade d'essai de protocole, les images
obtenues sur fantdbme ne permettent pas de déterminer leur qualité ni de savoir si les
parametres sélectionnés permettraient une interprétation clinique. Ces acquisitions ont
eu uniqguement pour but de tester les paramétres des modalités afin d’analyser leur
répercussion sur la dose délivrée. Ainsi par exemple, des acquisitions au MSCT a
80 kV et 80 mAs permettent d’obtenir des doses similaires a celles obtenues a 100 kV
et 50 mAs. Dans ce cas cependant, il a été décidé de favoriser les parameétres
correspondant a 100 kV et 50 mAs, et ce afin de réduire I'effet négatif attendu sur la
qualité des images. En effet, une réduction trop importante de la tension appliquée au
tube risquerait d’engendrer un rapport signal/bruit trop faible, nuisant a I'interprétabilité
des images(13) (14).

Les parameétres d’acquisition testés et approuvés d’un point de vue dosimétrique
lors de la phase d’optimisation aux MSCT, ont ainsi été relevés pour étre programmeés
et réutilisés lors des phases suivantes d’acquisition. Ces phases suivantes, réalisées
sur différents supports d’acquisition, devaient permettre d’analyser et de comparer la
qualité et linterprétabilité des images obtenues aux CBCT et MSCT, a doses

équivalentes.
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Figure 3 : Chambre d'ionisation RaySafe Xi CT

Figure 4 : PTW CT chamber 30009, image issue du manuel d'utilisation
de PTW
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Tableau 1 : Doses relatives au CBCT grand champ avec fantéme
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Tableau 2 : Doses relatives au MSCT Somatom Edge avec fantbme
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Tableau 3 : Doses relatives au MSCT Aquilion One Genesis avec fantbme
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lll. Matériel et méthodes

1. Matériel

1.1.  Matériel d’acquisition

Les modalités des Hépitaux Universitaires de Strasbourg utilisées pour cette
étude sont: le MSCT Somatom Definition Edge (Siemens Medical, Erlangen ,
Germany), le MSCT Aquilion One Genesis (Canon Medical Systems, Otawara,
Japan) et le CBCT NewTom Vgi (QR s.r.l., Verona, Italy). Les caractéristiques de ces
modalités sont réesumées dans le Tableau 4.

Les scanners choisis pour la réalisation de cette étude sont parmi les plus récents
acquis par les Hopitaux Universitaires de Strasbourg. En effet, le MSCT Aquilion One
Genesis de Canon a été installé au Nouvel Hopital Civil début 2018. Le Somatom
Definition Edge quant a lui a été installé a 'Hépital de Hautepierre au premier semestre
2017. Le choix de ces modalités a permis I'exploitation de leurs différentes

caracteéristiques de construction pour notre étude comparative.

Pour rappel, la reconstitution d’'une image radiologique a partir d’'un certain
nombre de projections repose sur la théorie de Radon. |l s’agit en effet de résoudre la
matrice afin de reconstruire une image (Fig. 5). Les données issues d’une aquisition
représentent un ensemble de profils d’atténuation (un pour chaque incidence
angulaire), fonction de la densité et de I'épaisseur des différents tissus constituant le
volume étudié. Il en résulte un sinogramme par coupe, le sinogramme correspondant
au signal issu d’'une coupe selon différentes incidences ©. Afin de résoudre la matrice
et d’aboutir a une image tomographique, il existe plusieurs types d’algorithmes (Fig. 6).
Ces algorithmes sont répartis en deux classes : les méthodes dites analytiques, de
rétroprojection, et les méthodes dites algébriques, d’itération. Une classe de
reconstruction supplémentaire est également en train d’apparaitre : la DLR, Deep

Learning Recontruction, basée sur l'intelligence artificielle.
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Figure 6 : Représentation schématique du processus de
reconstruction. lllustration issue des enseignements de
J.P. Dillenseger

e
[
I

— Rétroprojection simple (BP : back-projection)
Rétroprojection filtrée (FBP : filtres back-projection)

Reconstruction itérative simple (IR : iterative reconstruction)

Reconstruction itérative statistique (SIR : statistical iterative reconstruction)
Reconstruction itérative basée sur des modeéles (MBIR : model based iterative rec.)

‘—> Reconstruction utilisant un apprentissage profond
(DLR : deep learning reconstruction)

man-Phipes
P ————— |

Figure 5 : Algorithmes de reconstruction employés en tomographie.
lllustration issue des enseignements de J.P. Dillenseger

16



La méthode de rétroprojection est basée sur la théorie de Fourier, selon
laquelle tout signal peut étre décomposé en une infinité de fonctions trigopnométriques.
Les profils d’intensité, issus de chaque projection, peuvent ainsi étre décomposés en
de telles fonctions et étre classés par leur fréquence pour remplir le domaine
fréquentiel de Fourier. Une transformée de Fourier inverse permet ensuite le passage
du domaine fréquentiel au domaine spatial et donc la reconstitution de la coupe
(Fig. 7). On parle de rétroprojection filtrée ou FBP du fait de ['utilisation de filtres
permettant notamment de compenser le flou des contours des structures, inhérent a
cette technique de reconstruction. Cette méthode, de par l'usage de filtres, induit un

bruit supplémentaire dans I'image reconstruite.

Acawsihion de 256
prajections

1 projection

4
(retro)projections

&

256
(rétro)projections

y L | Image reconstruite [ plan de Fourier rempli

domaine frequentiel

Figure 7 : Représentation schématique du processus de reconstruction par transformée de Fourier.
Figure issue des enseignements de J.P. Dillenseger.

Les méthodes d’itération sont divisées en méthode itérative simple,
reconstruction itérative stastique et méthode itérative basée sur des modéles.

La méthode itérative simple consiste a résoudre la matrice en proposant une
premiére solution qui sera comparée avec les données (c’est-a-dire ici les profils
d’intensité) puis corrigée si nécessaire avant nouvelle comparaison et correction, et
ainsi de suite, jusqu’a ce que la solution proposée corresponde aux données du

probleme. Cette méthode est comparable a celle des carrés magiques (Fig. 8). Ces

17



calculs deviennent longs et complexes pour les matrices importantes telles que celles
rencontrées en scanographie. De plus, cette méthode nécessite que I'ensemble des
mesures soit achevé avant de pouvoir débuter les calculs. En comparaison a la FBP,
ces méthodes de reconstruction nécessitent moins de projections, et ainsi moins de

dose, pour une qualité équivalente.

La méthode itérative statistique, telle que la reconstruction AIDR de Canon,
consiste a ne pas partir dune matrice vide mais d’un postulat de départ puis de
procéder par comparaisons/corrections progressives entre les données réelles
mesurées et les données virtuelles calculées. Ceci afin d’accélérer le processus de
calcul pour les matrices élevées.

La méthode itérative basée sur des modeéles, telle que la reconstruction FIRST
du MSCT Canon ou la reconstruction ADMIRE du MSCT Siemens, permet a la fois
une réduction des doses en diminuant le nombre de projections nécessaire pour
I'obtention d’'une image, et une augmentation de la qualité des images en réduisant
certains défauts des projections initiales. Cette méthode, basée sur la résolution de
problemes inverses, c’est-a-dire 'observation des effets d’'un phénomeéne afin d’en
déterminer les causes, utilise des modeles statistiques, physiques et géométriques.
(12) (15) (16) (17).

Afin de comparer I'effet des différents parameétres de reconstruction sur la qualité
des images (les paramétres d’acquisition et la dose délivrée restant fixes), il a été
décidé de programmer différentes reconstructions a partir des images brutes (raw
data) issues de chaque acquisition. Les parameétres d’acquisition et de reconstruction

utilisés sont résumés dans les Tableaux 5 et 6.

Les parameétres employés pour la suite des acquisitions correspondent aux
parametres déterminés lors de I'étude préliminaire, permettant d’abaisser les doses

obtenues aux MSCT pour se rapprocher de celles du CBCT
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Figure 8 : Représentation du processus de reconstruction itératif
simple par analogie avec la méthode des carrés magiques.
lllustration issue des enseignements de J.P. Dillenseger
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Figure 9 : Comparaison entre les algorithmes de reconstruction.
lllustration issue des enseignements de J.P.Dillenseger
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Tableau 4 : Caractéristiques techniques des modalités utilisées lors de I'étape d'optimisation

dosimétrique
modalité MSCT MSCT CBCT
marque Siemens Canon Newtom DR srl
modeéle Somatom Definition Edge Aquilion One Genesis Gvi
localisation Hopital de Hautepierre Nouvel Hopital Civil Clinique dentaire
nombre barettes 64 320 détecteur plan
pitch 0,8 volume
types de détecteurs (matériau...) UFC (céramique ultrafast) Céramique activée par praséodyme silicium amorphe
algorithme de reconstruction itératif (ADMIRE/MBIR)/FBP Itératif (MBIR) FBP
FOV 15*15 15*15 15*15
kV 100 (fixe) 100 (fixe) 110 (fixe)
mAs 36 (fixe) 40 (fixe) 5,2 (modulation)
temps de rotation 1 seconde 0.5 seconde 21 secondes
temps d'acquisition 6,5 secondes 0.5 seconde 21 secondes
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Tableau 5 : Parametres d'acquisition et de reconstruction programmeés au
MSCT Siemens Somatom Definition Edge lors de la phase d'optimisation
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Tableau 6 : Parametres d'acquisition et de reconstruction du MSCT

Canon Aquilion One Genesis lors de la phase d'optimisation

S8pU0DSs saladuWe-Ijjiw - Syw !

SIOAQIY - AN © WO us anA ap dueyd no MaiA JO PraiH - AO4

s0 so 0 AL EICS) 12162432 [RIg2I20 so so so 12Ig2I20 AL EVER) 1BIG2120 abenguay 3
o
o
2
np np np now now nowu np inp mnp now noww now anju =
w
(L) 2
adnod ap Inassieda w
a
uoj uafow algiey uol uafow alqie) uoj uafow alqie) oyl uafow alaie) UoIeIRNp Nneanu 0
UOINASU0D2) 5
1syld messy Ha messy S ]
(i}

SUInioA adnod ap Inassieda 3
g0 (s) uomsinboep sduwsy w
=
®
50 (s) uoneyol ap sdwsy M
or (svw) gusuaiul 8
(=
00t (o) uoisua | m
GL.GL AO4 -

i Ll oL 6 g L 9 G ¥ € Z I SUZS E| 2p GUsWnN

Buons piepuElS pliw Buons piepuels pliw Buons pIEpUELS pliw Buons PIEPLE]S Pl 2135 B 2p Wou
15414 Inp 1sHidInp 1544 inp 1544 now 15414 nows 154Id4 now daly inp Haiv anp daiw inp daiw now daly now daiy now o

22



1.2. Supports d’acquisition

Afin d’étudier différents parameétres définissant la qualité des images, deux types

de supports ont été utilisés pour réaliser les acquisitions sur le CBCT et les MSCT.

1.2.1 Fantdme plexiglas

Le premier support utilisé est le fantdme réalisé et utilisé par le Dr Dillenseger et
ses collaborateurs pour son étude « image quality evaluation of small FOV and large
FOV CBCT devices for oral and maxillofacial radiology » (7). Ce fantébme est constitué
de 4 petits blocs en plexiglas permettant d’analyser chacun différents aspects de la
qualité de I'image radiologique : résolution spatiale, résolution contraste, linéarité,
homogénéité. Chacun de ces petits modules présente un diamétre de 36 mm et une
hauteur de 40 a 48 mm selon les modules. Ces fantdbmes peuvent enfin étre disposés
dans un cylindre de plexiglas de 165 mm de diametre et 165 mm de hauteur présentant
des logements adaptés aux modules. Ce cylindre peut étre rempli d’air ou d’eau pour
les acquisitions, I'adjonction de I'eau permettant d’étudier I'effet de la diffusion sur les

critéres de qualité de I'image (Fig. 10).

Figure 10 : Fantémes du Dr Dillenseger et collaborateurs.
En haut, le cylindre en plexiglas principal pouvant contenir
les quatre modules
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Figure 11 : Positionnement du fantéme du Dr Dillenseger aux MSCT et au CBCT.
Iconographie personnelle
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Module de résolution spatiale :

Rappel : La résolution spatiale représente le plus petit objet qu’il est possible de
distinguer au sein d’'une image par un observateur. Elle représente une caractéristique
importante de la qualité de I'image radiologique. Sa valeur dépend de caractéristiques
techniques de I'équipement telles que la taille du point focal ou les performances des
détecteurs. Elle est également sous la dépendance de différents paramétres
d’acquisition et de reconstruction comme le nombre de projections (dépendant de
'ampleur de la rotation du tube a I'acquisition, ou a la vitesse de rotation), le champ

de vue ou l'algorithme de reconstruction(18).

Le module utilisé pour I'analyse de la résolution spatiale consiste en un petit
cylindre de 36 mm de diameétre et 48 mm de hauteur. Celui-ci présente la structure
suivante : deux petites plaques de plexiglas de 4 mm d’épaisseur y sont placées de
fagcon orthogonale afin d’étudier respectivement les résolutions dites axiale et
transaxiale (Fig.12 et 13). Chacune des plaques de plexiglas est divisée en quatre
secteurs perforés selon le modéle de Jaszczak avec des diamétres de perforation de
0.3, 0.5, 0.9 et 1.2 mm. Ces plaques sont disposées dans un cylindre de plexiglas

rempli avec une solution de loméron 400 (Bracco Imaging France) diluée a 100 mgl/ml.

Figure 12 : Module résolution spatiale du Dr Dillenseger
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axial resolution plate
—— transaxial resolution plate

48 mm

W plexiglas || iodine (80 mg/ml)

Figure 13 : Vue supérieure du fantbme de résolution spatiale du Dr Dillenseger.
Illustration issue de I'étude "Image quality evaluation of small FOV and large FOV CBCT devices for
oral and maxillofacial radiology”

Module d’homogénéité :

Rappel : La mesure de 'homogénéité permet d’étudier la capacité d’'une modalité
a donner d’'un objet homogéne, une image dont la valeur du pixel ne dépend pas de

sa position.

Le module homogeénéité est constitué d’un petit cylindre en plexiglas de 36 mm

de diamétre et 48 mm de hauteur. Celui-ci est rempli d’eau (Fig.14)

Figure 14 : Fantéme
d’homogénéité
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Module de linéarité :

Rappel : La linéarité traduit le rapport entre la densité et la capacité d’atténuation
d’'un objet d’'une part et I'unité Hounsfield (UH) qui lui est attribuée d’autre part. Ce

rapport doit étre le plus proportionnel possible.

Le module linéarité est constitué d’un cylindre en plexiglas de 36 mm de diametre
et 40 mm de hauteur présentant six logements contenant des concentrations
croissantes de produit de contraste iodé préparées a partir de loméron 400 (Bracco
Imaging France). Les concentrations préparées et utilisées pour notre étude sont de

75,37.5,18.8,9.4, 4.7 et 2.3 mgl/ml. Le module linéarité est illustré sur la figure 15.

Figure 15 : Fantéme de linéarité

Module de résolution contraste :

Rappel : La résolution en contraste représente la capacité de différencier deux
structures de densités proches, c’est-a-dire dont le contraste « naturel » est faible. La
résolution en contraste est altérée notamment par le bruit. Celui-ci dépend de divers
parametres d’acquisition et de reconstruction tels que la dose délivrée, I'épaisseur de

coupe, le filtre de reconstruction.

Le module résolution contraste est constitué d’un cylindre en plexiglas de 36 mm
de diamétre et 48 mm de hauteur dans lequel sont disposés quatre logements
contenant différentes solutions: eau, huile, produit de contraste iodé aux

concentrations de 30 mgl/ml et 15 mgl/ml.
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Ce premier support d’acquisition a permis une évaluation objective de la qualité des
images obtenues aux CBCT et MSCT permettant leur comparaison, ainsi qu’une
premiere approche de la qualité des images obtenues a partir de notre étude

préliminaire d’optimisation des paramétres d’acquisition.

b

Figure 16 : Module fantéme résolution contraste

1.2.1. Crane humain sec

Le deuxiéme support d’acquisition utilisé est un fantdme morphologique, a savoir
un crane humain sec prété par I'Institut d’Anatomie Normale et Pathologique des
Hépitaux Universitaires de Strasbourg. Cette deuxiéme série d’acquisitions a permis
de tester les parameétres d’acquisition et de reconstruction issus et choisis de la
premiere phase de cette étude afin d’étudier leur influence sur la qualité des images
d’'une architecture osseuse réelle. Une nouvelle mesure de dose a également été
réalisée lors de cette étape grace a la mise en place de TLDs (ThermoLuminescent
Dosemeter) en surface du crane. Ceci afin de confirmer des niveaux de doses

comparables entre les différentes modalités grace aux protocoles optimisés.

1.3. Matériel de mesure
Afin de réaliser les mesures dosimétriques des différentes acquisitions réalisées,
nous avons utilisé des TLDs. Ceux-ci sont fournis par la société Fimel (Fontenay Aux

Roses, France). Il s’agit de TLD LiF : Mg, Cu, P, dit GR 200A (fluorure de lithium dopé
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au magnésium, cuivre et phosphore), utilisés sous forme de pastilles cylindriques de
dimension 4.5 x 0.8 mm permettant la réalisation de mesures dosimétriques de 0.5
MGy a 12 Gy.

On parle de luminescence pour qualifier les processus physiques a l'origine d’une
émission de lumiére. Dans le cas des TLDs GR 200A, les rayonnements ionisants (ici
les rayons X), arrachent des électrons au matériau du détecteur. Ceux-ci sont alors
piégés sur une couche d’énergie supérieure (par excitation) par les « impuretés » du
matériau dit dopé. Ces électrons ne peuvent revenir a leur état initial de repos
spontanément et nécessitent un chauffage par un lecteur spécifique pour se désexciter
et libérer I'énergie sous forme de I'émission de lumiére. Cette lumiére libérée ou
luminescence est proportionnelle a la dose regue et ainsi a la quantité d’électrons
piégeés.

L’utilisation de TLDs ne permet donc pas la lecture en temps réel des doses
recues lors de I'acquisition (a l'inverse de la chambre d’ionisation) et nécessite une
étape intermédiaire de lecture. Le lecteur utilisé pour notre étude est le Harshaw 5500
de ThermoFischer Scientific (Waltham, Massachusetts, USA) (Fig. 17).

Figure 17 : Lecteur de TLD Harshaw 5500 a gauche et four Carbolite
a droite

Afin de réaliser une remise a zéro des TLDs avant leur utilisation, nous avons
utilisé un four Carbolite (Carbolite Gero, Neuhausen, Germany). Celui-ci suit un

protocole de chauffage des TLDs permettant de libérer totalement I'’énergie pouvant y
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étre stockée de facon latente, et ce afin de les « réinitialiser » au plus prés de leur
utilisation. Le programme utilisé est composé de trois phases : une montée en
température jusqu’a 240°C, un maintien de cette température pendant 12 minutes,
puis un arrét du chauffage avec un baisse progressive de la température.

Aprés remise a zéro, les TLDs ont été conditionnés deux par deux dans des sachets
plastiques thermosoudés (et ce afin d’éviter toute contamination ou détérioration du
matériau) et stockés dans des boites en plastique jusqu’a leur utilisation pour les
acquisitions, idéalement au plus prés de la préparation (Fig 18). Le conditionnement
des TLDs par paire permet d’obtenir deux mesures de doses pour chaque position de
mesure, et ainsi de palier a toute défaillance d’'un TLD. Des TLDs témoins sont toujours
préparés a partir du méme lot et ce afin de calculer le bruit de fond qui sera déduit des

valeurs révélées par les TLDs.

Figure 18 : TLDs conditionnés en deux lots avant leur
utilisation

Figure 19 : Disposition des TLDs dans
leur support de lecture avant passage
dans le lecteur
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Aprés avoir été soumis aux rayonnements X, les TLDs sont préparés pour la phase de
lecture : ils sont libérés de leur conditionnement plastique puis disposés un par un sur

un support de lecture compatible avec le lecteur (Fig. 19).

2. Méthodes

La premiére étape (d’optimisation des protocoles) de cette étude a permis de
déterminer des paramétres d’acquisition aux MSCT permettant d’approcher des
niveaux de doses semblables a ceux du CBCT dans son utilisation de routine. Cette
premiere étape a été réalisée sur fantdbme plexiglas, la chambre d’ionisation

permettant un ajustement en temps réel des paramétres d’exposition.

Si le CBCT dispose d’'une modulation de la charge (la tension restant fixe), la
charge aux MSCT a volontairement été fixée par nos soins (ainsi que la tension) aux
valeurs établies par la phase d’optimisation. Le CBCT a dans ce cadre toujours servi
de référence (puisque c’est la modalité dont les paramétres d’acquisition sont les
moins accessibles a l'opérateur). Les acquisitions ont toujours été réalisées en
premiére intention sur le CBCT pour 'ensemble des supports.

La dose délivrée lors d’'une acquisition étant théoriquement proportionnelle a la
charge, la phase d’optimisation a permis d’obtenir un rapport de proportionnalité entre
les charges en mAs obtenues au CBCT et aux MSCT. Ce coefficient de
proportionnalité ainsi déterminé a permis de calculer la charge en mAs a appliquer aux
MSCT pour chaque support suivant, aprés un premier passage au CBCT de ce méme
support. Ceci afin de réaliser les acquisitions aux MSCT dans les mémes conditions
dosimétriques qu'au CBCT (et ainsi pouvoir comparer les images obtenues a

dosimétries équivalentes).

La charge choisie pour chaque support d’acquisition est résumeée dans le
Tableau 7. Les chiffres présentant un astérisque correspondent a des valeurs de mAs
calculées a partir des acquisitions du méme support au CBCT (selon le coefficient de
proportionnalité établi lors de la phase d’optimisation), puis programmées comme fixes
au MSCT. Les autres valeurs correspondent a des valeurs de mAs « mesurées » c’est-

a-dire associées a des doses mesurées (via la chambre d’ionisation de I'étape
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d’optimisation). Ceci exclu bien entendu la charge en mAs au CBCT, issue de la
modulation de la dose par la modalité elle-méme. Le CBCT servant de point de départ
et de référence, nous avons simplement relevé les mAs délivrées automatiquement
par le CBCT.

Tableau 7 : Charge en mAs paramétrée pour chaque support d'acquisition

Charge en mAs CBCT MSCT GENESIS MSCT EDGE
Fantdbme CT T{10027+ chambre 52 40 36
d’ionisation
AIR EAU AIR EAU AIR EAU
support 1 : Fantéme (du Dr
Dillenseger)
2,08 5,56 16* 42* 14* 38*
support 2 : crane sec 2,08 16* 14*

Les valeurs présentant un astérisque correspondent a des valeurs de mAs calculées a partir des
acquisitionsdu méme support au CBCT. Les autres valeurs correspondent a des valeurs mesurées

2.1. Fantdme plexiglas

2.1.1. Module de résolution spatiale

Les images du module résolution spatiale issues des trois modalités ont été
exploitées sur le logiciel Osirix (www.osirix-viewer.com). Des images en coupe axiale
et coronale ont été enregistrées au format Tiff sur Osirix puis incorporées dans un
fichier Powerpoint (Microsoft, Redmond, Washington, USA) présentant une image par
diapositive.

Ce diaporama a ensuite été mis a disposition d’'un groupe de dix observateurs
constitué de chirurgiens-dentistes, de radiologues et de manipulateurs en
électroradiologie médicale. Ce groupe était constitué de cing seniors (la limite ayant
été arbitrairement fixée a dix années d’expérience clinique) et de cing juniors. Les

images présentées ont toutes été soumises au méme fenétrage (le fenétrage n’étant
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ainsi pas accessible aux observateurs) afin de permettre une comparaison plus
objective entre elles.

Ceci a permis une étude qualitative en aveugle, les observateurs ne connaissant pas
les conditions d’acquisition ni la modalité a I'origine de chaque image qui leur a été
présentée. Leur role a été de noter les différentes images présentées, grace a une
échelle de points permettant de juger de facon qualitative la résolution spatiale
(Tableau 8). Les différentes acquisitions ont ensuite pu étre classées en fonction des
résultats obtenus par cette étude qualitative en aveugle afin d’apprécier la qualité de

la résolution spatiale de chaque série.

Les caractéristiques de chaque série présentée aux observateurs sont résumées dans

le Tableau 9.

Tableau 8 : Echelle de notation du module résolution spatiale

non visible partiellement visible totalement visible
perforation 1,2 mm 0 1 2
perforation 0,9 mm 0 1 2
perforation 0,6 mm 0 1 2
perforation 0,3 mm 0 1 2
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Tableau 9 : Résumé des caractéristiques des reconstructions réalisées sur fantbme
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2.1.2. Module homogénéite

Afin d’analyser 'homogénéité, des ROIs (Region Of Interest) identiques (de
méme diameétre) ont été placées dans quatre zones périphériques et une zone centrale
du module homogeénéité. Ceci afin de déterminer les variations d’intensité de signal du
centre vers la périphérie. Comme pour les modules suivants du fantdéme, treize
différentes séries ont été étudiées. Leurs caractéristiques sont résumées dans le
Tableau 9. Cing ROls ont été placées dans le volume : une au centre du fantéme et
une a chacun des quatre points cardinaux, en périphérie, a distance des bords du

fantdme. A partir des données issues de ces ROls, différents calculs ont été réalisés :

Nous avons dans un premier temps réalisé la moyenne des différences de signal
entre le centre et les ROls périphériques, ainsi que la déviation standard dans chacune
des cinq ROls. Enfin, un rapport signal sur bruit (SNR : signal-noise ratio) a été calculé
a partir de la ROI centrale (rapport signal sur déviation standard). Pour ce faire, nous
avons réalisé le rapport entre le signal relevé dans une ROI au centre du volume, sur

la déviation standard relevée dans la méme ROI. Chaque calcul a été réalisé avec le

fantdme rempli d’eau puis d’air afin d’apprécier les effets du diffusé sur ’homogénéité.

O
e ° @

@

Figure 20 : Image de ROIs positionnées dans le module
homogéneéite

2.1.2. Module linéarité

La linéarité a été déterminée par I'intermédiaire du module linéarité du fantéme.

La valeur du signal a été mesurée pour chaque compartiment du fantdme, grace a la
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mise en place de ROls via le logiciel Osirix. Les ROls placées sont identiques entre
les différents compartiments d’'une méme image, mais également entre les différentes
acquisitions/modalités. Le coefficient de corrélation linéaire r> a été calculé par
'intermédiaire du logiciel Excel (Microsoft Excel, Redmond, Washington, USA),

permettant la mise en relation de la concentration d’'iode avec l'intensité du signal.

Figure 21 : Image d'une coupe du fantéme module linéarité

2.1.3. Module résolution contraste

La résolution en contraste représente la capacité de distinguer un signal de son
arriere-plan lorsque leurs valeurs sont proches. Le calcul du CNR (Contrast-Noise
Ratio) permet d’appréhender cette résolution contraste.

Le module résolution contraste, présentant quatre compartiments de liquide de
densités différentes a permis I'évaluation de la résolution en contraste de chaque série.
Des ROIs identiques dans chaque compartiment et entre chaque série ont permis de

relever les valeurs en Unités Hounsfield et de calculer le rapport contraste sur bruit.

Figure 22 : Images du fantéme résolution contraste et du
placement des ROls
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Le CNR a été calculé selon la formule suivante :

| S x—S plexi |
SD ’

- Sy étant le signal du compartiment correspondant,

- Spiexi €tant le signal relevé au sein du plexiglas du fantéme,

- SD représentant la déviation standard relevée dans le plexiglas.
Quatre CNR ont ainsi été calculés pour chaque série, correspondant aux quatre
compartiments du fantdme résolution contraste : eau, huile, ioméron concentré a
15 mg d’iode/mL et ioméron a 30 mg/mL.

Enfin, des calculs de résolution en contraste ont également été réalisés en
comparant les valeurs d’intensité du compartiment contenant de I'eau avec les valeurs
d’intensité relevées au sein du plexiglas du fantdme. L'eau présentant I'intensité de
signal la plus proche de celle du plexiglas, ce sont ces valeurs d’intensité qui ont été

choisies pour le calcul de résolution en contraste.

La résolution contraste a été calculée selon la formule suivante .

Seau_Splexi

Seau"‘Splexi

- Seau étant la valeur du signal relevée dans le compartiment du fantéme
contenant de I'eau,

- Splexi la valeur du signal au sein du plexiglas du fantome.

2.2. Crane sec

Cette série d’acquisition réalisée sur crane sec a permis de confronter les
résultats obtenus sur fantdbme a I'anatomie réelle osseuse et dentaire. Des TLDs
(dosimétres thermoluminescents) ont été disposés par paire en neuf points du crane
(Fig. 24) : vertex, orbites droite et gauche, gonions droit et gauche, selle nasale, ATM
droite et gauche et foramen magnum. Ceci afin de vérifier les niveaux de doses en
différents points, et s’assurer qu’ils coincident entre les différentes modalités. Le fait
de les disposer deux par deux a permis pour chaque site de positionnement de faire
une moyenne des doses relevées par chacun des deux TLDs, et ceux afin d’assurer
une sécurité des résultats.
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Afin de tenir compte du bruit de fond et de pouvoir le déduire des doses révélées
par les TLDs exposés lors des acquisitions, des TLDs témoins issus du méme lot ont
été préparés et lus en méme temps que les TLDs exposés (Fig. 18). Aprés chaque
acquisition, les TLDs irradiés ont été disposés et immobilisés sur une fiche répertoriant
les informations de l'acquisition et le positionnement de chaque TLD avant d’étre
traitée au service de radiophysique avec les TLDs témoins pour lecture (Fig. 25).

Afin d’assurer une reproductibilité du positionnement entre les différentes
modalités, 'emplacement de chaque TLD a été marqué a 'aide d’adhésif. Ce dernier
a été laissé en place jusqu’a ce que I'ensemble des acquisitions du crane aient été
réalisées sur les trois appareils. De méme, afin de s’assurer de la reproductibilité du
positionnement du crane lui-méme dans les trois plans de I'espace, des photographies
du positionnement initial ont été réalisées. Les scouts (images radiographiques en
deux dimensions de repérage permettant de placer le champ d’acquisition avant la
réalisation des images en trois dimensions) réalisés au CBCT ont également été

conservés et ont permis le contréle du positionnement aux MSCT.

Les données issues des acquisitions des trois modalités ont été exploitées sur le
logiciel Osirix, qui nous a permis de créer une sélection d'images a présenter aux
observateurs. |l était en effet exclu de soumettre 'ensemble du volume d’acquisition a
l'étude qualitative. Les images sélectionnées (une image dans chaque plan
axial/coronal/sagittal, soit trois images par série) et paramétrées selon le méme
fenétrage, ont été enregistrées au format Tiff sur Osirix puis incorporées dans un fichier
Powerpoint. Ces images ont ensuite été soumises au méme groupe de dix

observateurs que pour le fantdbme résolution spatiale de I'étape précédente de I'étude.

Les observateurs ont réalisé I'évaluation des images obtenues selon I'échelle de
notation présentée par le Tableau 10. Il leur a ainsi demandé d’évaluer chaque image
selon trois critéres a noter chacun sur une échelle de 0 a 2 : le bruit, les artéfacts et la

résolution spatiale.

Le Larousse Médical définit un artéfact comme une « altération du résultat d’'un
examen due au procédé technique utilisé ou aux conditions de réalisation de
'examen ». Les artéfacts rencontrés en imagerie MSCT et CBCT sont notamment :
les artéfacts cinétiques, les artéfacts de durcissement de faisceau, les artéfacts
métalliques, les artéfacts de cible, I'effet de volume partiel. Le bruit quant a lui,
correspond a un phénomeéne aléatoire. Il se rajoute a I'image idéale et en altére la
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qualité, en lui donnant un aspect « granité ». Afin de comprendre au mieux cette
notion, on peut prendre 'exemple d’'une acquisition répétée plusieurs fois d’'un méme
objet immobile. Les images en résultant ne seront pas parfaitement identiques, la

différence étant liée au bruit (19).

Image réelle Image idéale Bruit
(bruitée) {aléatcire)
= lfxy) +  Biyn)

xyn)

Figure 23 : lllustration de la notion de bruit.
L'image idéale représente la partie constante de I'image tandis que le bruit
représente la partie variable et aléatoire.
lllustration issue du livre Imagerie Médicale les fondamentaux, de Eléonore
Blondiaux

Figure 24 : Disposition des TLDs sur le créne sec et positionnement du créne au CBCT
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Figure 25 : Fiche d'acquisition répertoriant la positions de chaque TLD

Tableau 10 : Grille de notation pour I'évaluation qualitative des images du crane sec

présent et génant présent mais non génant absent
bruit 0 1 2
artéfacts 0 1 2
insuffisante correcte trés bonne
résolution spatiale 0 1 2
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IV. Résultats

1. Fantbme plexiglas

1.1. Module résolution spatiale

Les images du fantdbme résolution spatiale soumises aux observateurs sont
résumees sur les figures 26 et 27.

Les résultats de cette notation ont été rapportés sur cent et sont présentés dans
le tableau 11. Les scores obtenus ont été triés par ordre décroissant pour chaque série
et dans les deux plans étudiés (axial et coronal). Une moyenne des scores dans les
deux plans est présentée dans la derniére colonne du tableau.

Dans le plan axial, il en ressort des résultats quasiment équivalents entre le
CBCT NewTom (série g, score de 74/100) et les reconstructions en FIRST mild (série
k, score 72/100) et FIRST standard (série |, 72/100) du MSCT Canon Genesis, ainsi
que la reconstruction en transformée de Fourier (série f, 71/100) du Siemens Edge.
Les résultats les moins bons sont attribués au MSCT Genesis pour les reconstructions
AIDR mild (série h, score 50), AIDR standard (série i, score 50), AIDR strong (série |,
score 49). Le MSCT Edge présente des résultats moyens de 67/100 a 57/100 si on
exclut la série en transformée de Fourier. Les résultats sont dégressifs en fonction du
niveau d’itération AIDR de 1/5 a 5/5.

Dans le plan coronal, on note une nette supériorité du CBCT (score de 62.5/100)
sur I'ensemble des séries réalisées aux MSCT, quelles que soit les reconstructions
employées. Les reconstructions FIRST standard (score 49/100), puis FIRST mild
(score 46/100), sont a nouveau celles présentant les scores les plus élevés parmis les
séries d'images de MSCT. Les reconstructions AIDR standard et strong présentent,
comme pour le plan axial, les résultats les moins bons, avec chacun 37.5/100 de score.
Le score moyen laisse apparaitre une supériorité significative du CBCT sur les MSCT
avec un score de 68/100, suivi par la série en reconstruction FIRST standard
(60.5/100) et FIRST mild (59/100), puis par la série FBP avec un score de 57/100.

Les reconstructions AIDR mild, standard et strong du MSCT Canon présentent
les moins bons résultats en terme de résolution spatiale avec réciproquement des
scores moyens de 44.5/100, 44/100 et 43/100.
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Tableau 11 : Résultats de I'évaluation qualitative du fantéme résolution spatiale par les observateurs

axial coronal moyenne
g 74 g 62,5 g 68
k 72 I 49 | 60,5
I 72 k 46 k 59
f 71 d 44 f 57
a 67 f 43 m 53,5
b 64 m 43 d 53
m 64 e 42 a 52
c 62,5 c 39 c 51
d 62,5 h 39 b 51
e 57 a 37,5 e 49,5
h 50 b 37,5 h 44,5
i 50 i 37,5 i 44
j 49 i 37,5 j 43

Pour rappel et afin d’offrir une meilleure lisibilité des résultats, le Tableau 9 indiquant

la lettre attribuée a chaque série a été reporté ci-apres.

Tableau 9 : Résumé des caractéristiques des reconstructions réalisées lors des acquisitions

modalité

appareil
reconstr
n°série

Lettre
attribuée

CBCT

New
Tom

Admir
1/5
2

a

Admir
2/5
3

b

Edge

Admir
3/5
4

Cc

Admir
4/5
5

d

Admir
5/5
6

e

MSCT

Genesis

FBP AIDR AIDR  AIDR FIRST  FIRST

7

f

mild
8

h

std
9

strong mild std
10 11 12

i k |
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Figure 26 : Images du fantbme résolution spatiale en coupe axiale, soumises aux obervateurs
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Figure 27 : Images du fantéme résolution spatiale en coupe transaxiale, soumises aux observateurs
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1.2.  Module homogénéité

L’homogénéité a été analysée a partir du fantdme module homogénéité. Comme
pour les modules suivants du fantéme, treize différentes séries ont été étudiées. Les
résultats des calculs d’homogeénéité, de déviation standard moyenne et de SNR (signal

noise ratio) sont éaalement nrésentés dans le Tableau 12.

Ces calculs révélent que le Canon Genesis est le systéme présentant la plus
grande homogénéité dans l'air. En effet, la moyenne de ’homogénéité dans I'air pour
le Genesis, toutes reconstructions confondues, est de 2,4. Pour le Edge, cette
moyenne est de 10,7. Au NewTom, 'lhomogénéité est de 33,4.

Dans l'air, le CBCT est donc la modalité ayant la moins bonne homogénéité par
rapport aux MSCT, le Canon Genesis présentant lui-méme une meilleure homogénéité
que le Siemens Edge.

Dans I'eau, on ne constate pas de différence significative d’homogénéité entre
les MSCT (homogénéité moyenne de 2,9 au Edge contre 2,2 pour le Genesis). Comme
pour les calculs dans l'air, ’'homogénéité au CBCT (13,9) est moins bonne qu’aux
MSCT.
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Tableau 12 : Résultats des calculs d'homogénéité, de déviation standard

et de SNR (signal-noise ratio) pour chaque série
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On peut également constater que si le NewTom et le Edge voient leur
homogénéité augmenter de I'air vers I'eau (33,4 au NewTom dans l'air contre 13,9
dans I'eau et 10,7 au Edge dans l'air contre 2,9 dans I'eau), celle du Genesis est stable
entre l'air (2,4) et 'eau (2,2).

Concernant la moyenne des SD (déviations standard), les résultats sont
comparables entre les MSCT que ce soit dans 'air ou dans I'eau, et ceux-ci présentent
de meilleurs résultats que le CBCT (dans I'eau et dans l'air). En effet, la déviation
standard moyenne (toutes reconstructions confondues pour une méme modalité),
dans I'air, est de 9,5 au Edge et 8,1 au Genesis, contre 15,8 au NewTom. Le CBCT
présente ainsi une déviation standard et donc un bruit de fond plus important que les
MSCT dans I'air. Dans I'eau, la déviation standard moyenne est de 12,6 au Edge, 11,5
au Genesis et 48,9 au NewTom. Les MSCT présentent donc une déviation standard
plus faible que le CBCT, que ce soit dans I'eau ou dans lair, sans différence
significative entre les deux MSCT étudiés.

De plus, on remarque que si les MSCT voient tous les deux leur SD Iégérement
augmenter entre l'air et 'eau (9,5 au Edge dans I'air contre 12,6 dans I'eau et 8,1 au
Genesis dans l'air conte 11,5 dans l'eau), cette augmentation est plus fortement
marquée au CBCT qui passe d’'un SD de 15,8 dans l'air a 48,9 dans 'eau. Le CBCT
verrait donc son bruit de fond beaucoup plus influencé par 'environnement diffusé que
les MSCT.

Enfin pour le rapport signal sur bruit (SNR), on trouve dans I'air, un SNR de
5,2 au CBCT, un SNR moyen (toutes reconstructions confondues) de 5,0 au Edge et
de 2,3 au Genesis. Le rapport signal sur bruit est donc semblable entre le CBCT et le
Edge et meilleur que le Genesis. Dans I'eau, les SNR du Genesis et du Edge sont
semblables (0,8 en moyenne pour le Genesis et 0,5 pour le Edge) contre 1,6 pour le
NewTom.

On peut également noter que le Edge semble étre la modalité dont le rapport
signal sur bruit est le plus affecté par le passage de I'air a 'eau (et donc a priori par
l'influence du diffusé). Son SNR moyen passe en effet de 5 dans l'air a 0,5 dans 'eau.
Sa moyenne de déviation standard étant relativement stable entre I'air (9,5) et I'eau

(12,6), on peut en déduire une perte de signal significative entre I'air et 'eau.
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Le NewTom voit également son SNR diminuer entre les acquisitions dans l'air (5,2) et
dans 'eau (1,6) mais de fagon moins marquée que le Edge, de méme que le Genesis

(2,3 dans I'air et 0,8 dans I'eau).

1.3.  Module linéarité

Le fantdme module linéarité a permis d’évaluer la linéarité de chaque acquisition.
Les résultats sont présentés dans le Tableau 13. Ceux-ci montrent que le coefficient
de corrélation linéaire r? est compris entre 0.993 et 0.999 et ainsi que I'ensemble des

séries présentent une haute linéarité sur la plage d’intensité de signal utilisée (Fig. 28).

Tableau 13 : Résultats des calculs de coefficient de corrélation linéaire

N° série 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 11 12 13
modalité _Il\_lew Edge Genesis
om
reconstruction Admir Admir Admir Admir Admir FBP AIDR AIDR AIDR FIRST FIRST FIRST
1/5 2/5 3/5 4/5 5/5 mild std  strong  mild std strong

linéarité r? 0.998 0.993 0.994 0.994 0.994 0.994 0.994 0.999 0.999 0.999 0.999 0.999 0.999

Signal en UH
3000
R*=0,9989
2500
2000
1500
1000
500
0 Concentration d’iode
0 10 20 30 40 50 60 0 80 en mgl/mL

Figure 28 : Graphique des valeurs de signal en fonction des
concentrations en iode du fantéme linéarité. Exemple de la série en
reconstrution AIDR mild du MSCT Genesis.
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1.4. Module résolution contraste

Le fantdme module résolution contraste a permis d’évaluer le rapport contraste
sur bruit (CNR) pour les quatre compartiments de chaque série. Les résultats des
calculs de CNR sont présentés dans le Tableau 12. Ces calculs ont été réalisés en
plagcant des ROls au sein des différents compartiments avec le fantéme rempli d’air
puis rempli d’eau afin d’apprécier I'effet du rayonnement diffusé (Fig. 29).

Il résulte de ces calculs que pour le CNR, dans l'air, le Siemens Edge présente le
moins bon rapport contraste sur bruit, quelle que soit la reconstruction, les valeurs de

CNR moyen étant stables et comprises entre 27,8 et 29,1 (sériesn® 2 a 7).

mm H: 2.307 mm P: € x
3.644 Somme: 29 835

248 mn¥ (L: 2.896 mm H: 2.307 mm P: 8.2 mm)
192.132 DévSud: 8.327 Somme: 13 834

Aire : 5.248 mm® (L: 2.896 mm H: 2.307 mm P: 8.2 mm)
Moyenne: 2663.836 DévStd: 230.175 Somme: 194 460
Min : 2071.000 Max :2915.000

m? (L: 2.896 mm H: 2.307 mm P: 8.2 mm)
208 Dévstd: 201.885 Somime: 101 835
Max : 1600.000

Figure 29 : ROls positionnées dans les compartiments d'une coupe
du fantéme linéarité. Exemple d’une série.

Le Canon Genesis présente des résultats plus variables en fonction des
reconstructions utilisées, avec des CNR moyen dans l'air de 39,5 a 113,2 (séries N°8
a 13) augmentant globalement avec le niveau d’itération (mild, standard, strong), les
reconstructions en FIRST présentant de meilleurs CNR que les reconstructions en
AIDR. Le Genesis présente, dans l'air, de meilleurs CNR que le Edge.

Le CBCT NewTom quant a lui, présente de meilleurs résultats que le Edge dans l'air,
et meilleurs que le Genesis en ce qui concerne les niveaux d’itération les plus faibles
de ce dernier. En revanche, pour les reconstructions FIRST, le Genesis rattrape les

CNR du NewTom, voire les surpasse en FIRST standard et strong.
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Pour ce qui est du CNR dans l'eau, le CBCT présente les résultats les moins
bons et semble le plus sensible au changement d’environnement de l'air vers I'eau. En
effet, si son CNR moyen est de 66,9 dans l'air, il n’est plus que de 7,0 dans I'eau. Son
rapport contraste sur bruit est donc presque divisé par dix entre I'air et I'eau.

Le MSCT Edge semble étre la modalité dont le CNR est le moins sensible au
changement d’environnement entre l'air et 'eau car son CNR moyen est globalement
semblable lorsque le fantdme est rempli d’air ou d’eau. On peut également noter les
résultats les moins satisfaisants au Edge lorsque l'on utilise la reconstruction en
rétroprojection filtrée (série n°7) par rapport aux reconstructions itératives, notamment
dans l'eau.

Enfin, pour ce qui est du MSCT Genesis, les valeurs des CNR sont globalement
impactées par le changement d’environnement, mais dans une mesure moindre que
le CBCT NewTom (réduction des CNR de 25 a 55% environs entre les acquisitions
dans l'air et dans I'eau pour le MSCT Genesis). Le CNR au MSCT Genesis dans I'eau
est meilleur qu’au NewTom, et comparable au Edge, sauf pour ce qui concerne les
plus hauts niveaux d'’itération en reconstruction FIRST. Le Genesis présente alors des

résultats supérieurs a ceux du Edge.

L’eau présentant I'intensité de signal la plus proche de celle du plexiglas, des
calculs complémentaires de résolution en contraste ont également été réalisés a partir
des valeurs relevées dans les ROIs du compartiment d’eau. Les résultats de ces
calculs sont présentés dans le Tableau 14.

Ces calculs montrent que la résolution en contraste est peu dépendante de
I'algorithme de reconstruction employé car assez homogene entre les différentes
séries acquises sur un méme appareil. Le CBCT NewTom est la modalité présentant
les moins bons résultats en résolution contraste. Entre les MSCT, les résultats sont
assez semblables, avec une légere supériorité du Siemens Edge essentiellement
lorsque le fantdme est rempli d’eau. Le CBCT NewTom et le MSCT Genesis ne
semblent pas voir leur résolution contraste affectée par le changement
d’environnement air/eau. En revanche, le Edge présente des résultats Iégérement

supérieurs dans I'’eau que dans l'air.
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Tableau 14 : Résultats des calculs de CNR (contrast-noise ratio) dans l'air et dans l'eau
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Tableau 15 : Résultats des calculs de résolution contraste entre le compartiment « eau » et le
plexiglas du fantéme

N°série 1 2 3 4 5 6 7 8 9 10 11 12

13

0,2 1,0 1,0 1.1 1.1 1,1 1,0 0,9 0,9 0,9 0,8 0,8 0,8

EAU 0,2 1,4 1,4 1,4 1,5 1,5 1,3 0.8 0,8 0,8 0,9 0,8 0,8

2. Crane sec

Si nous avions prévu au départ de réaliser nos acquisitions dans l'ordre décrit
dans le Tableau 7, nous avons cependant été confrontés a divers contretemps qui
nous ont mené a réitérer plusieurs fois certaines acquisitions et faire des aller-retours
entre les images du fantdbme et du crane sec. En effet, nous avons notamment fait face
a une divergence entre les doses révélées par les TLDs lors des acquisitions sur le
crane sec et celles attendues.

La charge étant théoriquement proportionnelle a la dose délivrée, nous avions
calculé la charge en mAs a programmer au Canon Genesis et au Siemens Edge en
fonction de celle issue automatiquement du CBCT par la modulation de dose (Tableau
7). Cependant, nous avons dans un premier temps relevé une dose de prés de 30%
supérieure au Genesis par rapport a celles attendues et a celles relevées aux deux
autres modalités. Suspectant une erreur de positionnement du support ou une erreur
de manipulation de notre part, nous avons donc réitére les acquisitions et les mesures
effectuées au MSCT Genesis. Les résultats révélés par les TLDs restant inchangés et
insatisfaisants, a savoir une dose trop élevée au Genesis par rapport aux autres
appareils, malgré une réduction des parametres d’acquisition, nous nous sommes
interrogés quant a la dose réellement délivrée pour I'acquisition du volume en lui-
méme, c’est-a-dire en dehors de la dose délivrée pour les scouts. En effet, afin de
respecter au mieux les conditions d’acquisitions « réelles », c’est-a-dire en routine,
nous avions fait le choix de réaliser les mesures des doses sur le crane, en intégrant
la dose utilisée pour la réalisation des topogrammes. Ceux-ci sont toujours réalisés en
conditions réelles pour vérifier le positionnement du patient avant la réalisation de
I'acquisition a proprement parler.

Les TLDs avaient donc été positionnés sur le crane avant la réalisation des

topogrammes. Or, face a une dose qui semblait « incompressible » au MSCT Genesis
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et ce malgré la répétition des acquisitions et une réduction significative des mAs (des
acquisitions ayant été réalisées a 16 mAs puis a 12 mAs), nous avons suppose que
cela pouvait étre di a la dose délivrée lors des repérages. Nous avons ainsi
recommence les acquisitions du crane avec les TLDs sur 'ensemble des modalités,
en ne mesurant cette fois que la dose délivrée pour les repérages. L’ensemble des
résultats dosimétriques (en mGy) sont présentés dans le tableau 15. Ce tableau
présente pour chaque modalité :

- la dose totale (topogramme + acquisition) a chaque emplacement choisi du

crane sec (dose relevée par les TLDs),
- la dose résultant des topogrammes (dose relevée),
- la dose attribuée a I'acquisition du volume en elle-méme (dose calculée a partir
des deux précédentes)

- le pourcentage de dose (sur 'examen entier) relevant des topogrammes.
Il est a noter que les parameétres d’acquisition des topogrammes eux-mémes sont trés
variables d’'une modalité a I'autre (et ne sont en routine aucunement modifiés par les
opérateurs). De méme, si deux topogrammes (face et profil) sont réalisés en routine
au CBCT NewTom et au MSCT Canon Genesis, le Siemens Edge ne propose par
défaut que la réalisation d’'une radiographie de repérage de profil. Ces deux éléments
représentent des éléments d’explication quant aux différences dosimétriques
significatives observées entre modalités pour les topogrammes.

On peut ainsi noter qu’au CBCT, la dose attribuée aux radiographies de repérage
sont proportionnellement les plus faibles par rapport aux MSCT : en moyenne 1,37%
de la dose totale au CBCT, 20,47% au Edge, 43,97% au Genesis.

Ainsi, si I'on pensait au départ que le MSCT Genesis présentait une surdose sur
I'acquisition d’environ 30% par rapport aux autres modalités, on constate finalement
que, déduction faite de la dose délivrée par les topogrammes, le MSCT Genesis est
celui qui délivre la plus faible dose lors de cette phase. Or les images soumises a
'analyse qualitative ne relévent que de la dose attribuée a I'acquisition elle-méme (et
non de la dose issue des topogrammes). Les images obtenues et soumises aux
observateurs ont ainsi été réalisées dans des conditions dosimétriques similaires (on
constate un surdosage de 13% au CBCT par rapport au MSCT Genesis et de 6% par
rapport au Edge, ce qui semble peu significatif au vu de la marge d’erreur attribuable
aux TLDs (20).
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Enfin, il est a noter que nous avons exclu dans les calculs du Tableau 16, les
doses relevées au vertex, celles-ci étant particulierement faibles, le vertex étant situé
dans le champ d’acquisition des topogrammes mais pas dans le champs d’acquisition
du volume d’intérét.

Les images issues des acquisitions sur crane sec et sélectionnées pour étre
soumises a 'évaluation des observateurs sont présentées dans les figures 30 a 32.
Afin d’apprécier la qualité des images radiologiques dans les différents plans de

'espace, des images ont été reconstruites dans les plans coronal et sagittal.
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Tableau 16 : Doses en mGy relevées a partir des TLDs sur les acquisitions de créne sec
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Figure 31 : Images coronales du crédne soumises aux observateurs
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Les images issues de chaque série ont été soumises a I'observation, a 'analyse
et a la notation par le groupe de dix observateurs, selon I'échelle de notation présentée
dans le Tableau 10. Les résultats de cette notation ont été rapportés sur cent et sont
présentés dans le Tableau 17. Les scores obtenus ont été triés par ordre décroissant
pour chaque série et dans les trois plans étudiés (axial, coronal et sagittal). Une
moyenne des scores dans les trois plans est présentée dans la derniére colonne du
tableau.

Dans le plan axial, il ressort de ces résultats que le CBCT NewTom présente le
meilleur score (série g, score de 82/100), suivi par la série de reconstruction Admire
5/5 du MSCT Siemens Edge (série e, score de 68/100) puis par la série de
reconstruction FIRST strong du MSCT Canon Genesis (série m, score de 67/100). Les
résultats les moins bons sont obtenus avec les séries de reconstructions AIDR mild,
standard et strong du MSCT Siemens Edge (respectivement séries h, i et j et score de
35/100, 35/100 et 33/100) et par la série de reconstruction en transformée de Fourier
(série f, score 31/100).

Dans le plan coronal, le CBCT NewTom arrive également en téte des résultats
(score 78/100), ex aequo avec les séries de reconstructions Admire 4/5 et Admire 5/5
du MSCT Edge. Ce sont a nouveau les séries AIDR strong (score 37/100), mild et
standard (toutes deux avec un score de 35/100) qui présentent les moins bons
résultats. La série en reconstruction en transformée de Fourier du MSCT Edge
présente en coupe coronale des résultats moins défavorables qu’en coupe axiale,
avec un score de 59/100.

Dans le plan sagittal, le CBCT présente encore les meilleurs résultats avec un
score de 71/100, suivi de pres par la reconstruction FIRST mild du MSCT Genesis
(score de 68/100). Les résultats les moins bons sont a nouveau attribués aux séries
de reconstructions AIDR mild, strong (toutes deux avec un score de 40/100), standard
(score de 35/100) et la reconstruction par transformée de Fourier (score de 39/100).

Pour ce qui est du score moyen dans les trois plans de I’espace, le CBCT
NewTom apparait en téte (score de 77/100), suivi par la reconstruction FIRST mild du
MSCT Genesis et Admire 4/5 du MSCT Edge (toutes deux avec un score de 67/100),
puis la reconstruction Admire 5/5 (score de 65/100). Les résultats les moins bons

correspondent aux reconstructions par transformée de Fourier (score de 43/100), les
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reconstructions AIDR mild et strong (toutes deux avec un score de 37/100) et AIDR
standard (score de 35/100).

Il est a noter que la grande majorité des observateurs a verbalement exprimé des
difficultés a noter et a départager certaines images qui leur semblaient trés similaires.
En effet, on constate parfois une certaine subtilité des modifications induites par les
algorithmes de reconstruction appliqués a des images issues de la méme acquisition.

De plus, la majorité des observateurs a montré des réticences a distinguer
'impact du bruit et des artéfacts dans la qualité des images présentées. Si ces notions
leur étaient généralement familiéres, il leur demeurait difficile de dissocier I'impact de
chacun de ces parametres et de leur conférer une note séparément.

Enfin, il a été demandé aux observateurs, en fin de I'étude qualitative, de nommer
la ou les images qu’ils jugeaient les plus informatives, a partir des planches de chaque
plan de coupe. Il est intéressant de constater que I'ensemble des observateurs
radiologues a noté une préférence pour les reconstructions en FIRST mild du MSCT
Genesis (série k), quel que soit le plan de coupe, au détriment des images de CBCT
qu’ils ont globalement jugé « trop lisses ». A linverse, les observateurs chirugiens
dentistes, plus habitués a I'analyse des images de CBCT, ont donné leur préférence
d’abord aux images de la série g (CBCT NewTom), puis aux images de la série k
(FIRST mild du MACT Canon Genesis).

Tableau 18 : Résultats de I'analyse qualitative des images du créne

axial coronal sagittal moyenne
g 82/100 d 78/100 g 71/100 g 77/100
e 68/100 e 78/100 k 68/100 k 67/100
m 67/100 g 78/100 d 57/100 d 67/100
d 66/100 c 70/100 I 56,5/100 e 65/100
k 65/100 a 68,5/100 m 55/100 m 62/100
| 62/100 k 67/100 a 52/100 I 60,5/100
b 56/100 m 65/100 c 52/100 c 57/100
c 50/100 b 63/100 b 50/100 a 56/100
a 48/100 I 63/100 e 48/100 b 56/100
h 35/100 f 59/100 h 40/100 f 43/100
i 35/100 j 37/100 j 40/100 h 37/100
j 33/100 h 35/100 f 39/100 i 37/100
f 31/100 i 35/100 i 35/100 i 35/100

Résultats rapportés sur cent des notes attribuées par les observateurs lors de I'analyse qualitative des
images, pour chaque série et dans les trois plans de I'espace.
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Pour rappel et afin d’offrir une meilleure lisibilité des résultats, le Tableau 9 indiquant
la lettre attribuée a chaque série a été reporté ci-apres.

Tableau 9 : Résumé des caractéristiques des reconstructions réalisées lors des acquisitions

Modalité CBCT MSCT
Appareil New Edge Genesis
Tom
Reconstruction Admir  Admir  Admir  Admir Admir  FBP AIDR AIDR AIDR FIRST FIRST
1/5 2/5 3/5 4/5 5/5 mild std strong mild std
Lettre attribuée g a b [ d e f h i j k |
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V. Discussion

Il ressort de cette étude des résultats qui semblent parfois aller a 'encontre des
idées recues selon lesquelles le CBCT présente une supériorité absolue vis-a-vis des
MSCT.

Ainsi, pour ce qui est des images issues des fantdmes utilisés en premiéere
partie de cette étude, le CBCT a été la modalité a présenter la moins bonne
homogénéité. Concernant la résolution en contraste, le CBCT NewTom présentait des
résultats supérieurs a ceux du MSCT Siemens Edge, mais équivalents, voire
surpassés par ceux du MSCT Canon Genesis, notamment lors de l'utilisation des
reconstructions en FIRST. Dans le milieu aqueux, le CBCT présente les moins bons
résultats de contrast-noise ratio.

Pour ce qui est de la résolution spatiale, que ce soit par I'étude des images des
fantdmes ou celles du crane sec, on reléve un résultat Iégérement supérieur sur celles
des MSCT. Toutefois, il est a relever une difficulté exprimée par les observateurs pour
réaliser cette analyse qu’ils ont parfois qualifi¢ de « trop subtile » pour pouvoir
départager objectivement certaines images, ainsi qu’une hétérogénéité des réponses
en fonction des profils professionnels des observateurs. En effet, les observateurs
radiologues habitués a I'interprétation des images MSCT ont généralement préféré les
images FIRST (notamment les reconstructions FIRST mild) du MSCT Canon Genesis,
tandis que les observateurs chirgurgiens-dentistes, habitués aux images CBCT, ont
donné leur préférence a ces dernieres.

Enfin, il est a noter que les images ont été réalisées avec des doses aux MSCT
légérement inférieures a celles délivrées par le CBCT (Tableau 16). En effet, de part
les difficultés rencontrées lors du paramétrage des modalités MSCT, et notamment
par notre surprenante découverte quant au niveau de participation des images
topogrammes sur la dose totale délivrée, nous avons été contraints a certains
compromis. Sur ce point, il semble donc qu’il y ait des progrés envisageables quant a
la dose délivrée lors des examens MSCT, de part I'optimisation des acquisitions
topogrammes. Cela pourrait étre aisément réalisé en partenariat avec les ingénieurs
d’application afin de réduire les paramétres d’exposition de ces radiographies de
repérages, et ce afin de diminuer leur contribution (actuellement élevée) a la dose

totale d’'un examen scanner (Tableau 16).
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Les images du Siemens Edge ont ainsi été acquises avec en moyenne une dose
inférieure de 18% a celles du CBCT et celles du Canon Genesis avec une dose
moyenne inférieure de 23% a celles du CBCT (ces pourcentages restent cependant
de l'ordre de 'estimation et a apprécier avec prudence du fait de la marge d’erreur des
TLDs utilisés a des doses aussi faibles). Il conviendrait sans doute d’approdondir cette
étude en réalisant de nouvelles acquisitions a doses exactement égales entre
modalités, mais également en proposant une approche en « conditions réelles », c’est-
a-dire par exemple par la réalisation d’acquisition sur pieéce anatomique comportant
des tissus mous. Si cette derniére étape était initialement prévue comme partie
intégrante des supports d’acquisition, nous avons cependant été contraints d’y

renoncer en raison de contraintes de temps et de logistique.

Cette étude apporte ainsi une premiére approche et permet de répondre a notre
premiére question : les avancées technologiques permettent bien une réduction de
dose suffisante au MSCT pour égaler la dosimétrie des CBCT.

Quant a la deuxiéme question qui concernait la qualité des images ainsi
produites, on peut pour le moment répondre que certaines reconstructions aux MSCT
permettent de s’approcher des résultats obtenus au CBCT en terme d’analyse
qualitative, le MSCT surpassant parfois le CBCT pour ce qui est des études

quantitatives (notamment pour 'homogénéité et la résolution contraste).

Ces différentes modalités présentent chacune des forces et des faiblesses. Les

MSCT présentent notamment les avantages suivants (21) :

- Une rapidité d’acquisition permettant de réduire les artéfacts cinétiques et
ainsi d’améliorer la qualité des acquisitions notamment chez les patients agités,
instables ou encore en pédiatrie. Le MSCT Canon Genesis permet ainsi la
réalisation de I'acquisition en 0,5 secondes contre 6,5 secondes au CBCT
NewTom.

- Lapossibilité de fenétrage et de filtration en faveur de I'étude des tissus mous.

- L’accés a de nombreux parameétres d’acquisition et de reconstruction ainsi
que le paramétrage de divers algorithmes permettant notamment la correction

des artéfacts métalliques.
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Le CBCT quant a lui présente notamment les intéréts suivants :

- Accessible aux chirurgiens-dentistes et non pas seulement aux médecins
radiologues.

- Colt d’acquition de I'équipement inférieur a celui d’'un MSCT

- Appareils moins encombrants, ceci permettant leur installation en cabinet

dentaire par exemple.

Pour conclure, il est a noter que des évolutions technologiques trés récentes (fin
2018) offrent de nouvelles perspectives. En effet, Canon Medical System propose
désormais le Canon Aquilion Precision. Celui-ci promet une amélioration de la qualité
des images et une réduction du bruit couplées a une réduction des doses délivrées, et
ce grace notamment a des solutions basées sur lintelligence artificielle, un foyer
optique le plus petit de I'industrie actuelle (0.4x0.5 contre 0.6x0.7 par exemple pour un
Siemens Somatom Flash ou 1 x 0.7 pour un GE Discovery CT 750 HD) permettant de
réduire le flou géométrique, un détecteur UHR (Ultra High Resolution) accédant a une
résolution théorique de 150 microns. L’ensemble de ces innovations technologiques
offrent la promesse d’une amélioration de la qualité des images tout en réduisant les
doses, ceci pouvant amener a des résultats MSCT pouvant potentiellement rivaliser

avec les qualités techniques des CBCT.
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Conclusion

Le CBCT s’est largement démocratisé dans la pratique bucco-dentaire depuis sa
commercialisation a la fin des années 1990. Il offrait notamment la perspective d’'une
réduction significative des doses délivrées aux patients en parallele d'une
augmentation de la qualité des images radiologiques. Ces avantages restent
cependant sujet a controverse. Dans le cadre de ce travail, nous avons réalisé une
comparaison de la qualité des images radiologiques issues de CBCT et de MSCT a
doses équivalentes.

Les conclusions de cette étude montrent que les avancées technologiques au
MSCT permettent des résultats qui semblent infirmer les théories de supériorité
absolue du CBCT sur le MSCT. D’aprés notre travail, le CBCT présente ainsi
'homogénéité la moins satisfaisante en comparaison aux MSCT étudiés. Le MSCT
Canon Genesis surpasse les résultats du CBCT en terme de résolution en contraste
et le CBCT présente les moins bons résultats de contrast-noise-ratio dans I'eau. Pour
la résolution spatiale, le CBCT présente des résultats Iégérement supérieurs aux
MSCT que ce soit sur fantdme ou sur crane sec.

Il ressort de cette étude que 'optimisation des protocoles d’acquisition aux MSCT
permet non seulement de rivaliser avec les dosimétries du CBCT mais également de
s’approcher, a niveaux de doses équivalentes, des résultats du CBCT voire de les
surpasser quant a certains criteres de qualité des images. Les modalités MSCT offrent
de plus la perspective prochaine d’une réduction significative des doses délivrées de
part une meilleure gestion des topogrammes et de leurs paramétres d’acquisition, mais
également de part les évolutions technologiques récentes. En effet, 'apparition
notamment de I'application de lintelligence artificielle au sein des algorithmes de
reconstruction offrent la promesse de nouvelles performances dans la continuelle

course a la réduction des doses pour nos patients.
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