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1. INTRODUCTION 

 En 1895, le physicien allemand Wilhelm Conrad Röntgen découvre, au cours 
de ses travaux sur les rayons cathodiques, l’existence d’un rayonnement capable de 
traverser la matière. Ces rayons sont nommés « X » du nom de l’inconnue en 
mathématiques. Röntgen réalise le premier cliché radiographique de la main de son 
épouse le 22 décembre 1895. Quelques jours après, le Docteur Otto Walkhoff réalise 
la première radiographie dentaire. Il déclarera par la suite « cela a été une vraie 
torture, mais j’ai ressenti une grande joie en étant confronté aux résultats. C’est là 
que j’ai mesuré l’importance de la découverte de Röntgen pour la dentisterie du 
futur ».  

 La pratique de l’art dentaire a été révolutionnée par l’apport de la radiologie 
argentique. En 1982, le Professeur Francis Mouyen présente une nouvelle 
technologie : la Radio Visio Graphie (R.G.V®). C’est le début de la radiologie 
numérique en Odontologie. Dès lors, cette technologie n’a de cesse de se 
perfectionner et de gagner du terrain sur la radiologie argentique. 

 Aujourd’hui, bien que considéré comme un examen complémentaire, la 
radiographie s’avère être une aide précieuse dans la démarche diagnostique, 
comme dans certaines étapes de traitement en Odontologie. Cependant, les rayons 
X sont potentiellement ionisants et donc susceptibles de provoquer des effets 
biologiques. Ainsi, en 1977, la Commission Internationale de Protection Radiologique 
(CIPR) établit que « All exposures shall be kept As Low As Reasonably Achievable ». 
Ce principe ALARA a été modifié en principe ALADA, mettant plus en avant 
l’importance du diagnostic. 

 Si la réduction des doses passe par les mesures prises par le praticien, les 
services « recherche et développement » des différents fabricants mettent également 
tout en œuvre pour réduire la dosimétrie distribuée sans nuire à l’image créée. 
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2. PROBLÉMATIQUE ET OBJECTIFS 

 La société SOPRO-ACTEON™, en associant le capteur Sopix² Inside® au 
tube radiogène X-mind Unity®, semble franchir une nouvelle étape dans l’optimisation 
des doses délivrées lors de la prise d’un cliché rétro-alvéolaire grâce à la technologie 
de réduction automatique de l’exposition (technologie ACE) [1]. Une fois que ce 
capteur numérique estime avoir reçu la quantité de rayonnement nécessaire à 
l’obtention d’une image de qualité suffisante au diagnostic, l’émission de rayons X est 
stoppée afin d’éviter une surexposition inutile. La problématique suivante se pose 
donc :  

Existe-t-il une réduction significative de la dose délivrée avec le cône 
radiogène X-mind Unity® associé au capteur Sopix² Inside® grâce à l’apport 
de la technologie de réduction automatique de l’exposition ? 

 L’objectif principal de cette étude est de quantifier l’apport de la technologie de 
réduction automatique de l’exposition dans les performances dosimétriques du 
couple X-Mind Unity® - Sopix² Inside® dans un contexte clinique. 

 Les objectifs secondaires sont les suivants : 
- vérifier que le réglage d’usine de la technologie ACE réponde au principe 

d’optimisation, dans un contexte expérimental,  
- comparer les performances en termes d’optimisation du couple tube à 

rayons X-récepteur (formé par le X-Mind Unity® et le capteur Sopix² 
Inside®) par rapport aux performances d’autres couples présents sur le 
marché, dans un contexte expérimental toujours. 
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3. ÉTAT DE L’ART 

 3.1. Exposition au cabinet dentaire 

 Selon les chiffres de l’Institut de Radioprotection et de Sûreté Nucléaire 
(IRSN), pour l’année 2016, l’exposition moyenne aux rayonnements ionisants de la 
population en France s’élève à 4,5mSv par an. L’exposition médicale contribue à 
hauteur de 35% à cette exposition, dont près d’un tiers par l’intermédiaire de 
l’imagerie odontologique [2]. En termes d’exposition professionnelle, dans le 
domaine des activités médicales et vétérinaires, 22% des travailleurs sont affectés à 
la discipline odontologique, pour une dose individuelle moyenne sur l’effectif total de 
0,04mSv [3]. 

 La radiographie rétro-alvéolaire, réalisée au fauteuil, constitue l’examen 
complémentaire de première intention de choix pour l’étude diagnostique de 2 à 3 
dents contiguës. La dose efficace délivrée au patient pour une radiographie rétro-
alvéolaire est située entre 1 et 8µSv [4]. Rappelons que la dose efficace est une 
grandeur de radioprotection mesurant l’impact sur les tissus biologiques d’un 
rayonnement ionisant. 

 3.2. Effets des rayonnements ionisants  

  3.2.1. Effets déterministes  

 Les effets déterministes correspondent à la mort cellulaire provoquée de 
manière précoce ou tardive par un rayonnement ionisant à partir d’un seuil de dose 
connu. Dans le cadre de la radiographie rétro-alvéolaire à visée diagnostique, le 
risque d’apparition d’effets déterministes pour le patient est nul [5]. 

  3.2.2. Effets stochastiques 

 Les effets stochastiques surviennent au hasard dans les cellules. Il s’agit ici 
d’une altération de l’ADN des cellules exposées dont la probabilité d’apparition croît 
avec la dose mais dont la gravité reste indépendante de celle-ci. Les données 
biologiques tendent à démontrer que pour de faibles doses de rayonnement, le 
risque de cancérogenèse est très faible voire négligeable grâce à l’efficacité des 
mécanismes de réparation de l’ADN [6]. Néanmoins, sur les bases de 
l’épidémiologie, il est à ce jour impossible de décrire la relation entre risque de 
cancer et rayonnements ionisants à des doses inférieures à 100mGy. En raison des 
incertitudes sur les effets des rayonnements ionisants à de faibles doses, et pour 
éviter de sous-estimer le risque, les épidémiologistes se fondent sur une 
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extrapolation selon un modèle linéaire sans seuil (figure 1). La CIRP fournit ainsi, dès 
1960, une base prudente pour la gestion des risques en rapport avec une exposition 
à de faibles doses de rayonnement [7]. 

Figure 1 : Courbe linéaire sans seuil 

  3.2.3. Risques liés à la radiographie dentaire 

- Thyroïde 
 Anjum Menon et al. [8] publient en 2010 une étude fondée sur la réalisation 
d’une enquête cas-témoins par auto-évaluation mettant en évidence un risque 2 fois 
plus élevé de cancer de la thyroïde par expositions multiples aux radiographies 
dentaires. A contrario, l’étude de cohorte prospective réalisée aux États-Unis et 
publiée en 2013 par Gila Neta et al. [9] montrent une absence de corrélation entre le 
risque de cancer de la thyroïde et les procédures de radiographie dentaire réalisées 
après 1970. 

- Méningiome 
 Les études visant à démontrer l’existence d’une corrélation entre la 
radiographie dentaire et le risque de développer un méningiome présentent elles 
aussi des résultats contradictoires. Ainsi, Claus et al. [10] estiment que des 
anciennes expositions, avec des doses supérieures à celles actuelles, seraient 
susceptibles d’accroitre le risque de méningiome intracrânien. Dans la même lignée, 
Lin et al. [11] montrent que le risque de développer une tumeur cérébrale bénigne 
augmente avec la fréquence d’exposition aux radiographies dentaires. La 
publication, en 2015, d’une méta-analyse de nombreuses études observationnelles 
réalisée par Ping Xu et al. [12] concluent quant à elle que l’exposition aux 
radiographies dentaires n’augmenterait pas le risque de développer un méningiome. 
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- Population pédiatrique 
 Une vigilance particulière doit être apportée à la population pédiatrique. 
L’enfant, à l’espérance de vie plus élevée, présente des organes immatures plus 
radiosensibles avec une surface corporelle faible et donc un volume exposé plus 
élevé par rapport au volume corporel total. Bien que les examens diagnostiques 
correctement effectués durant la grossesse ne présentent pas de risque accru de 
mort prénatale, d’induction de malformation ou de retard mental chez l’embryon et le 
fœtus, le risque de développer un cancer après une irradiation in utero est lui 
considéré comme équivalent à une exposition au cours de la jeune enfance. Ce 
risque serait au plus de l’ordre de trois fois celui de la population dans son ensemble 
[13].  

 3.3. Radioprotection 

Bien que le risque individuel soit faible dans le cadre de la radiographie 
diagnostic bucco-dentaire, la forte proportion de la population exposée et le nombre 
de clichés effectués, justifient de se soumettre au principe de précaution. La 
réalisation de clichés doit systématiquement être justifiée par le rapport bénéfice-
risque : c’est le principe de « justification - limitation - optimisation » utilisé en 
radioprotection. Ces trois termes ont été décrits dans les publications 26 [14] et 60 
[15] de la CIPR et réactualisés dans la publication 103 en 2007 [16]. La limitation 
étant axée sur la radioprotection des personnes (public et travailleurs), nous ne la 
décrirons pas dans ce document. 

 Afin de satisfaire à ces principes, des recommandations sont émises pour 
guider les professionnels de santé. La Haute Autorité de Santé (HAS) publie en 2006 
un « Guide des indications et des procédures des examens radiologiques en 
odontostomatologie » [17]. La CIRP publie en 2011 des recommandations visant à 
s’adapter aux spécificités de la population pédiatrique [18]. 

  3.3.1. Justification 

 Il s’agit d’évaluer la balance bénéfice-risque des actes réalisés à visée 
diagnostique, thérapeutique ou de dépistage. Cette évaluation ne se fait pas sur un 
plan médical strict, et prend également en compte la notion de coût économique pour 
la société de l’acte entrepris [16]. 
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  3.3.2. Optimisation 

 L’obtention de l’information diagnostique recherchée doit se faire avec une 
exposition moindre. Jusqu’à maintenant, le principe ALARA (acronyme utilisé pour As 
Low As Reasonably Achievable) était appliqué. Récemment, la National Commission 
on Radiation Protection and Measurements (NCRP) a préconisé une modification de 
ce principe en principe ALADA pour As Low As Diagnostically Acceptable. En effet, 
de nombreux opérateurs avaient tendance à réaliser des images de qualité optimale 
alors qu’un simple diagnostic était nécessaire, exposant inutilement leurs patients 
[19]. Ce principe constitue la réponse au modèle linéaire sans seuil établi pour les 
expositions à de faibles doses [16]. 

  3.3.3. Moyens d’optimisation 

 Eija Metsala et al. [20] font ressortir, à travers une étude bibliographique, les 
points clés pour l'assurance qualité de l'imagerie radiologique dentaire. Ainsi, la 
démarche d’optimisation passe par la maintenance et le contrôle régulier du matériel 
pour en maintenir les performances au cours du temps. Il est primordial d’être attentif 
au choix de l’équipement, ainsi qu’aux réglages précis de celui-ci dès sa mise en 
service. Il devient alors nécessaire pour le personnel soignant de connaître les 
critères définissant la qualité de l’image radiographique. 

   3.3.3.1. Démarche qualité 

- Contrôle qualité 
 Dans le cadre de la radioprotection des patients, des contrôles qualité interne 
et externe (CQI, CQE) périodiques doivent être effectués afin d’évaluer les 
performances de chaque appareil. Ces contrôles doivent être consignés dans un 
registre commun à tous les appareils présents dans la structure, au même titre que 
les actes de maintenance. De plus, les chirurgiens-dentistes, seuls habilités à 
délivrer des rayons X au cabinet dentaire, doivent être formés à la radioprotection 
des patients. Cette formation réglementaire est valable 10 ans [21] [22]. 

- Optimisation des doses 
 Les niveaux de référence diagnostiques (NRD) constituent un outil pour 
l’optimisation des doses délivrées au cours des actes à visée diagnostique. Sans 
être des limites individuelles à ne pas dépasser, les NRD représentent des 
indicateurs permettant une évaluation des pratiques par rapport à celles de 
l’ensemble de la profession sur le territoire national. Ces indicateurs sont fixés au 
75ème percentile de la courbe de dose obtenue pour un examen particulier, sur un 
grand nombre de patients répartis dans le plus de centres possibles [23]. 
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   3.3.3.2. Qualité d’image 

 Afin d’analyser la qualité d’image, plusieurs critères existent. 

- Résolution spatiale 
 La résolution spatiale détermine le degré de détail de l’image radiographique. 
Sur une mire de qualité on définit la résolution spatiale en paires de lignes par 
millimètre (pl/mm). La valeur de la résolution spatiale correspond au premier groupe 
dont les paires de lignes sont dissociables les unes des autres. Un nombre de pl/mm 
élevé correspond à une résolution spatiale élevée [24]. Lors du contrôle qualité 
interne trimestriel numérique, un minimum de 5 pl/mm est exigé sur la mire de test 
[25]. 

- Contraste 
 Le contraste de l’image correspond à la palette de niveaux de gris possibles 
permettant de distinguer des structures de densité proche. Celui-ci est directement 
corrélé à la tension (kV) utilisée pour réaliser l’image. Elle est comprise entre 60 et 
70kV [24]. Lors du contrôle qualité interne trimestriel numérique, il est nécessaire de 
distinguer l’élément de plus bas contraste (1 mm) sur la mire de test [25]. 

- Noircissement 
 Le noircissement de l’image augmente avec la quantité de photons X détectés 
par le récepteur, et donc le nombre de photons générés par le tube. Ce paramètre 
est directement en corrélation avec l’intensité exprimée en milliampères (mA) 
multipliés par le temps d’exposition (s). L’intensité est comprise entre 4 et 8mA [24]. 
Le temps d’exposition quant à lui est généralement compris entre 0,01 et 2 
secondes. 

- Rapport signal sur bruit (RSB) 
 Il s’agit du rapport entre l’amplitude du signal et l’écart-type des fluctuations 
dues au bruit. Cela permet de traduire la qualité de l’image par rapport aux 
fluctuations statistiques altérant l’image [26]. Le RSB est définit comme tel : 

Avec: 
- RSB le rapport signal sur bruit, 
- µ(fond) la moyenne et Ϭ(fond) l’écart-type des pixels dans une région 

d’intérêt (ROI) placée sur le fond de la mire. 
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- La différence de contraste rapportée au bruit (DCRB) 
 Lors des contrôles qualités quotidiens en mammographie numérique, la 
formule SNDR (différence de signal rapporté au bruit) permet de quantifier le 
contraste. Nous l’avons adapté au contraste telle que :  

#  

Avec : 
- DCRB la différence de contraste rapportée au bruit (en %),  
- µ(contraste) la moyenne et Ϭ(contraste) l’écart-type des pixels dans une 

région d’intérêt (ROI) placée sur une inclusion de la mire servant à 
déterminer le contraste, 

- µ(fond) la moyenne et Ϭ(fond) l’écart-type des pixels dans une région 
d’intérêt (ROI) placée sur le fond de la mire. 

   3.3.3.3. Réglages du tube à rayons X 

 Le noircissement d’une image s’accentue avec l’augmentation de la charge. 
Le contraste diminue avec l’augmentation de la tension [24]. Le but est de réaliser un 
compromis correct entre la charge et la tension pour avoir une qualité d’image 
radiographique satisfaisante à la fois en termes de noircissement, mais aussi de 
contraste. La charge et la tension renvoient par ailleurs directement à la dose 
délivrée. 

 En imagerie de projection 2D, la dose délivrée au patient est représentée par 
le produit dose-surface (PDS), dont l’unité est généralement le mGy.m² [23]. Celui-ci 
prend en compte la dose délivrée au détecteur multipliée par la surface du champ 
exploré. L’augmentation de la dose évolue de manière linéaire avec la charge, et 
avec le carré de la tension. C’est pourquoi optimiser les constantes radiologiques via 
les pré-programmes enregistrés permet de réduire le PDS. L’objectif est de trouver le 
meilleur compromis entre la dose délivrée et la qualité d’image recherchée. 

   3.3.3.4. Récepteurs numériques 

 On distingue deux familles au sein des récepteurs numériques. 

- Films à numérisation indirecte (figure 2) 
 Les films à numérisation indirecte, ou écrans radioluminescents à mémoire 
(ERLM), sont souples et de dimensions similaires aux films argentiques. Avec ce 
type de récepteur, la lecture de l’image n’est possible qu’après l’émission retardée 
des photons lumineux constituant l’image latente par balayage laser dans un 
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scanner. Une source halogène puissante ramène les atomes composant la couche 
photosensible à leur état initial non excité afin de permettre la réutilisation du film 
[27]. 
 

Figure 2 : Film ERLM 2+ de chez DURR DENTAL™ [28] 

- Capteur à numérisation directe (figure 3) 
 Reliés à l’ordinateur par un câble, les capteurs à numérisation directe 
permettent un affichage quasi immédiat de l’image sur l’écran. Ces capteurs sont 
constitués d’un scintillateur, un faisceau de fibre optique et un détecteur formé de 
pixels photosensibles. Le faisceau de rayons X converti en signal lumineux par le 
scintillateur est ensuite traduit en signal électrique par le détecteur. Ce dernier utilise 
la technologie CCD (Charge Coupled Device) ou CMOS (Complementary Metal 
Oxyd Semiconductor) à pixel actif [27]. 

 

Figure 3 : Capteurs numériques de chez GENDEX™ [29] et ACTEON™ [1]
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4. MATÉRIELS ET MÉTHODES 

 4.1. Matériels 

  4.1.1. Appareils radiographiques intra-oraux et récepteurs 

 Les données recueillies pour notre étude proviennent de 5 couples tube 
radiogène - récepteur différents, notés de 1 à 5 (tableau 1). 

Tableau 1 : Description technique des couples étudiés 

 Les couples 1, 2 et 3 sont présents sur les différents sites du CHU de 
Bordeaux. Les couples 4 et 5 sont mis à notre disposition par le Docteur ROUAS au 
sein de son cabinet libéral à Bordeaux. Nous avons choisi de retenir 2 générateurs 
pour les mesures effectuées avec le film numérique 2+ de DURR DENTAL™ afin de 
multiplier les possibilités de réglages des constantes. 

Tube Récepteur

Constantes 
disponibles

Logiciel de 
post-

traitement
Collimation

Filtration 
(mmAl) à 

70 kVkV mA s

1
SIRONA™ 
Heliodent 

DS®

DURR 
DENTAL™ 

Film 
numérique 2+

70 7
0,01 
à 3,2

DURR 
DENTAL™ 

DbsWin

circulaire 8’’ 
l=20 cm

>1,5

2
SOPRO-

ACTEON™ 
Xmind DC®

DURR 
DENTAL™ 

Film 
numérique 2+

60 
70

4-8
0,04 
à 3,9

DURR 
DENTAL™ 

DbsWin

circulaire 8’’ 
l=20 cm

>1,5

3
SOPRO-

ACTEON™ 
Xmind DC®

GENDEX™ 
Visualix 
EHD®

60 
70

4-8
0,04 
à 3,9

GENDEX™ 
VixWin

circulaire 8’’ 
l=20 cm

>1,5

4

SOPRO-
ACTEON™  

Xmind 
Unity®

SOPRO-
ACTEON™ 

Ace®

60 
65 
70

4-5
6-7

0,02 
à 2

SOPRO-
ACTEON™ 

Sopro 
Imaging

rectangulaire 
44x35 mm 
l=30 cm

>2,2

5

SOPRO-
ACTEON™ 

Xmind 
Unity®

SOPRO-
ACTEON™ 

SOPIX² 
inside®

60 
65 
70

4-5
6-7

0,02 
à 2

SOPRO-
ACTEON™ 

Sopro 
Imaging

rectangulaire 
44x35 mm 
l=30 cm

>2,2
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 L’Heliodent DS® et le X-mind Unity® affichent le PDS après chacun des tirs. Le 
PDS affiché ne correspond pas à une valeur mesurée par le tube mais à une valeur 
calculée d’après un abaque en fonction des constantes choisies. Le Xmind DC® ne 
fournit pas cette information. 

 Le capteur numérique Sopix² Inside® et le tube X-mind Unity® forment le seul 
couple générateur - récepteur offrant la technologie de réduction automatique de 
l’exposition. 

  4.1.2. Appareils et logiciel de mesure 

- Électromètre 
 L’électromètre Unfors® Mult O Meter® de la société RayeSafe™ (Figure 4) 
permet, après exposition de son capteur aux rayons X du tube radiographique, de 
mesurer le kilovoltage, le temps d’exposition et le Kerma en Gy ou mGy. 

Figure 4 : Électromètre Unfors® Mult O Meter® [30] 

- Plaque ERLM 
 Nous avons à notre disposition une plaque ERLM Fujifilm™ de dimensions 
36x43cm. Après développement du cliché obtenu par exposition aux rayons X du 
tube radiogène, il est possible de quantifier la taille du champ d’exposition et 
d’apprécier le rayonnement diffusé réel du tube radiographique contrôlé. Cela nous 
permet en outre de vérifier les données constructeurs quant au diamètre du 
collimateur. 
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- Fantôme 
 Les mesures sont effectuées à l’aide du fantôme DIGIDENT2® d’ORION™ 
(figure 5) servant à réaliser le contrôle qualité trimestriel des tubes radiographiques 
[31]. 

Ce fantôme est constitué : 
- d’un guide de centrage du collimateur, 
- d’une mire de résolution spatiale constituée de 8 groupes de paires de 

ligne: 2,50 - 2,80 - 3,10 - 3,70 - 4,40 - 5,00 - 5,60 - 6,30 ppm, 
- d’un objet-test pour le contrôle de la résolution à bas contraste constitué de 

4 éléments de diamètre 1 - 1,5 - 2 - 2,5 mm, 
- d’une sangle de calage avec repère, pour les capteurs et films, permettant 

une meilleure reproductibilité. 

Figure 5 : Fantôme DIGIDENT2® [31] 

 Les clichés radiologiques (figure 6) au format DICOM ou JPEG sont tous 
visualisés à l’aide du logiciel ImageJ [32]. C’est par l’intermédiaire de ce logiciel que 
sont réalisées les évaluations qualitative et quantitative de la qualité des images 
radiographiques. 

Figure 6 : Exemple d’image obtenue avec le fantôme DIGIDENT2® 
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 4.2. Méthodes 

 Le protocole d’étude a été validé par le Comité de Protection des Personnes 
Sud-Ouest et Outre-Mer III. 

  4.2.1 Étude expérimentale 

   4.2.1.1 Recueil des images 

- Protocole 
 On effectue des tirs successifs avec chacun des couples tube radiogène - 
récepteur en faisant varier un paramètre à la fois : kV, mA ou le temps d’exposition 
sélectionné. Les temps d’exposition étudiés ont été limités à une analyse clinique. 
Au-delà des valeurs prises en compte, le cliché est largement surexposé, empéchant 
l’analyse et risquant d’altérer le tube radiogène. 

 Le protocole diffère lors de l’activation de la technologie ACE pour le couple X-
Mind Unity® - Sopix² Inside®. On effectue, sans modifier la position du capteur, 3 tirs 
successifs avec les mêmes constantes. Ces séries de 3 tirs sont réalisées pour des 
tensions de 60/65/70 kV, des milliampèrages de 4/5/6/7 mA et à des temps de pose 
permettant à la technologie ACE de s’activer. Le seuil d’activation de la technologie 
ACE, déterminant la sensibilité du capteur et donc le noircissement de l’image, est 
laissé au réglage d’usine. 

- Analyse préliminaire 
 Nous observons des résultats inattendus sur les RSB des images obtenues 
avec les couples X-Mind Unity® - Sopix² Inside® et X-Mind Unity® - Ace®. À la lecture 
des images, on se rend compte que celles-ci ne sont pas bien centrées par rapport à 
la mire de test. Afin de vérifier la reproductibilité du RSB, nous avons choisi de 
réaliser une nouvelle série de tirs en centrant mieux la mire. Dans un souci de 
préserver le générateur, cette seconde série de mesures n’a été réalisé qu’à 60 kV 
avec le couple X-Mind Unity® - Ace®. Des graphiques montrent les courbes du RSB 
et du DCRB des 2 séries de tirs (ANNEXE 1). L’analyse statistique réalisée à l’aide 
du tableur Excel® de Microsoft™ et du logiciel de statistique Statistica®, version 12 de 
Statsoft™ ne fait pas apparaitre de différence significative entre les RSB des 2 séries 
de mesures (test des signes p=0,37 et test de Wilcoxon p=0,19). Les fluctuations 
observées du RSB ne sont donc pas imputables à une erreur de protocole. Une 
différence significative est par contre observée pour le DCRB (test des signes p<0,05 
et test de Wilcoxon p<0,05). Cela signifie qu’un mauvais centrage du capteur 
numérique influence significativement les résultats sur le DCRB, malgré une 
tendance similaire des courbes obtenues. Les tirs avec les couples X-Mind Unity® - 
Sopix² Inside® et X-Mind Unity® - Ace® sont réalisés avec ce nouveau centrage plus 
adapté, sur toute la palette de kilovoltages étudiés. 
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 Après nouvelle analyse, 25 images sont retirées du pool d’images final : 
- 20 images de la série du couple X-Mind DC® - Visualix EHD®, jugées 

inexploitables car sur- ou sous-exposées, 
- 5 images de la série des couples X-Mind Unity® - Sopix² Inside® et X-

Mind Unity® - Ace®, du fait d’un mauvais calibrage des constantes sur le 
tube radiogène lors de la prise du cliché. 

 439 images sont finalement retenues pour l’analyse, comportant les 
informations suivantes : 

- le tube radiogène et le récepteur utilisés, 
- les constantes (kV, mA, ms), 
- le temps d’exposition effectif lorsque la technologie ACE s’active, 
- le PDS si celui-ci est indiqué par l’appareil radiographique. 

   4.2.1.2. Calcul du Kerma 

 Dans notre thèse, nous faisons référence au Kerma et non pas à la dose 
absorbée. Il s’agit de l’acronyme anglais de « Kinetic Energy Released per unit 
MAss », c’est à dire l’énergie cinétique libérée par unité de masse. En théorie, le 
Kerma et la dose délivrée diffèrent par la prise en compte ou non du BSF (« back 
scattor factor ») et du facteur permettant de prendre en compte le passage de l’air à 
l’eau lors de la traversée des tissus. Les faibles énergies de rayons X utilisées en 
radiographie dentaire nous permettent de considérer la dose absorbée et le Kerma 
comme deux grandeurs égales en tout point du milieu irradié [33]. 

- Heliodent DS® et X-mind Unity® 
 Il s’agit dans un premier temps d’effectuer un contrôle du PDS affiché par le 
l’Heliodent DS® et le X-mind Unity®. L’électromètre fournit la dose en sortie de tube 
en µGy. La plaque ERLM, après développement, permet de mesurer la surface 
d’irradiation en cm².  Le PDS, exprimé en mGy.cm², est calculé à partir de la 
formule :  

 

 L’Heliodent DS® et le X-mind Unity® présentent respectivement un delta entre 
PDS affiché et PDS calculé expérimentalement de 2,72% et 16,9% (ANNEXE 2). 
Ces pourcentages sont acceptables en radiologie car inférieurs à 25% [34]. Les PDS 
indiqués par ces tubes radiogènes sont donc fiables et utilisables pour notre étude. 

 Le Kerma de chaque tir effectué est ensuite calculé en se basant sur le PDS 
affiché par les deux appareils radiographiques et la surface d’irradiation théorique. 

²)(
)(²).(

cmSurface
mGyKERMAcmmGyPDS =
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- Xmind DC® et X-mind Unity® en mode ACE actif 
 Le PDS étant indisponible pour le Xmind DC®, ainsi que pour le X-mind Unity® 
lors de l’activation de la technologie ACE, le Kerma est calculé à partir de la fonction 
mathématique paramétrée suivante [33] :  

 Afin de vérifier que cette formule s’applique à nos résultats, nous avons 
rapportés les valeurs de Kerma calculées à une même DSP de 20,5 cm (8 pouces) 
car les tubes de collimation de nos appareils radiographiques peuvent varier de 
20,5cm à 31cm (12 pouces). Or, le Kerma variant avec l’inverse du carré de la 
distance, il est indispensable de comparer nos valeurs à une même distance par 
rapport au tube. Les Kerma des appareils Heliodent DS® et X-mind Unity® sont 
analysés en fonction de la charge, pour un voltage de 60 kV. Le graphique obtenu 
(ANNEXE 3) montre l’augmentation linéaire du Kerma en fonction de la charge. La 
fonction mathématique paramétrée est donc applicable à notre étude. 

  4.2.1.3. Évaluation qualitative de la qualité d’image 

- Protocole de visualisation des images 
 Les images sont renommées à partir d’un numéro aléatoire attribué à chacune 
des images à l’aide du tableur Excel® de Microsoft™. Le pool de 439 images est 
ensuite trié par ordre croissant des numéros attribués. Un second pool de 80 images 
est constitué par le tirage au sort de 40 images répétées 2 fois afin d’analyser les 
variations intra-observateurs. 

 La qualité d’image est évaluée par 3 observateurs : 
- Observateur ME: une physicienne médicale du CHU de Bordeaux, en 

charge du contrôle qualité des tubes radiogènes du groupe hospitalier 
Pellegrin, 

- Observateur GB: étudiant en chirurgie-dentaire ayant validé son année de 
T1, 

- Observateur PR: un chirurgien-dentiste de 17 années d’expérience, ex-
personne compétente en radioprotection (PCR sur une période de 10 ans), 
MCU-PH, responsable de la formation à la radioprotection des patients au 
sein de l’UFR d’Odontologie de l’Université de Bordeaux. 
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 L’évaluation se déroule à l’aide du logiciel ImageJ. Un calibrage est effectué 
entre les 3 observateurs par la visualisation d’une vingtaine d’images 
caractéristiques. Face au grand nombre d’images constituant le premier pool, la 
visualisation est réalisée en quatre séances, de manière à éviter un biais dû à la 
fatigue oculaire de chaque observateur. Une cinquième séance permet de visualiser 
le pool d’images utile à l’analyse intra-observateur. Les images sont observées en 
plein écran, avec une luminosité adaptée, dans une pièce calme et à l’éclairage 
modéré. Les moniteurs remplissent les conditions minimales recommandées par la 
Health Protection Agency et le Royal College of Radiologists au Royaume-Uni [35].  

 Pour déterminer la résolution spatiale (RS), l’observateur doit reporter, en 
partant des fréquences les plus basses, le dernier groupe de paires de lignes non 
confondues visible. Pour le contraste (C), l’observateur doit reporter la taille de la 
plus petite inclusion visible. Aucun traitement d’image ne peut être effectué. 
L’observateur peut cependant avoir recours à la loupe numérique pour l’aider à lire la 
résolution spatiale [25].  

 Un premier tableau répertorie les données nécessaires à l’analyse de l’accord 
intra-observateur (ANNEXE 4). Un second tableau répertorie les résultats obtenus 
après visualisation par les 3 observateurs du pool de 439 images (ANNEXE 5). 

 L’analyse est effectuée à l’aide du tableur Excel® de Microsoft™ et du logiciel 
de statistique Statistica®, version 12 de Statsoft™. Une p-value inférieure à 0,05 
confirme la présence de différences significatives à 5% d’erreur. Plusieurs tests 
statistiques ont été utilisés : 

- un ANOVA de Friedman & Coefficient de Concordance de Kendall, test 
non paramétriques mesurant la corrélation entre plusieurs observations, 

- un ANOVA du Chi², test non paramétrique déterminant la signification des 
différences entre plusieurs groupes indépendants., 

- un test de Wilcoxon, test non paramétrique comparant 2 variables 
appariées., 

- un test des signes, test non paramétrique comparant 2 variables 
appariées.. 

 Afin de comparer les performances des différents couples tube radiogène - 
récepteur, une image optimisée est déterminée pour chaque récepteur. Celle-ci 
correspond à l’image qui présente, pour un Kerma calculé le plus faible possible, un 
contraste égal à 1 et une résolution spatiale supérieure ou égale à 5,6. Ces valeurs 
correspond aux valeurs seuils utilisées lors des contrôles qualités. Sachant que la 
tension influe de manière identique selon les récepteurs, la sélection de l’image 
optimisée se fait indépendamment du kilovoltage. Cela permet d’établir, pour chaque 
récepteur, le Kerma calculé minimal nécessaire et suffisant pour obtenir une qualité 
d’image permettant l’interprétation (principe ALADA). Dans notre analyse, ce n’est 
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pas la première image répondant aux critères (C = 1 et RS = 5,6) qui est choisie, 
mais l’image avec un Kerma calculé le plus faible d’une série de 3 images 
successives offrant un contraste et une résolution spatiale adéquats. L’objectif est de 
pallier à un potentiel biais de lecture. 

 Un classement des performances des récepteurs est effectué en fonction du 
Kerma calculé suffisant pour obtenir cette image optimisée. Ce classement est 
réalisé pour les 3 observateurs de façon distincte. Un ANOVA de Friedman & 
Coefficient de Concordance de Kendall ainsi qu’un ANOVA du Chi² sont effectués 
pour vérifier l’accord entre les résultats des 3 observateurs.  

 Lorsque celui-ci est présent, le pourcentage de bénéfice de dose offert par le 
couple X-Mind Unity® - Sopix² Inside®, technologie ACE activée ou non, par rapport 
aux autres couples tube radiogène - récepteur est calculé. 

   4.2.1.4. Évaluation quantitative de la qualité d’image 

- Recueil des données 
 Pour se soustraire au biais d’analyse observateur-dépendant, une seconde 
évaluation des images est entreprise. La qualité d’image est quantifiée grâce au RSB 
et au DCRB. Rappelons que le DCRB n’est pas un indicateur utilisé en imagerie 
rétro-alvéolaire. Toutefois, et dans l’intérêt de cette thèse, nous avons choisi de le 
conserver afin de pouvoir réellement quantifier le contraste de la même manière que 
la résolution spatiale. 

 Ces 2 indices sont déterminés grâce au logiciel ImageJ, à partir des régions 
d’intérêt (figure 7). Les résultats sont répertoriés dans un tableau (ANNEXE 6). 
 

 

ROI sur le fond de la mire 

 
ROI placée sur une inclusion de 
la mire 

Figure 7 : Région d’intérêt (ROI) pour le calcul des RSB et DCRB 
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- Analyse des données recueillies 
 Pour chaque kilovoltage, un graphique est réalisé représentant l’évolution du 
RSB en fonction du Kerma calculé pour les différents récepteurs. Il en est de même 
pour le DCRB. 

 Les RSB et DCRB des images optimisées sélectionnées par la méthode 
qualitative précédente sont relevés pour chaque récepteur. 

  4.2.2. Étude clinique 

   4.2.2.1. Recueil des données  

 Un pool de 4055 images est constitué à partir de la base de donnée de 
l’appareil X-Mind Unity® - Sopix² Inside® du cabinet du Docteur ROUAS à Bordeaux 
et après suppression des images aux données incomplètes, des images obtenues à 
partir d’un autre capteur, des tirs expérimentaux et des tirs effectués lors des 
contrôles de qualité interne. Ces images provenant de la pratique quotidienne du 
Docteur ROUAS, nous les considérons de qualité suffisante pour du radiodiagnostic. 

 Pour chacune des images, il est relevé (ANNEXE 7) : 
- le numéro du cliché 
- le numéro de dent,  
- les constantes de réglages (kV, mA, s), 
- le temps effectif d’exposition (s), 
- l’activation ou non du rétro-contrôle. 

 Sont calculés à partir de ces données (ANNEXE7) : 
- la charge théorique (mAs) calculée à partir des constantes de réglages, 
- la charge effective (mAs) calculée à partir du temps d’exposition effectif,  
- le Kerma théorique (mGy) calculé à partir des constantes de réglages, 

grâce à la formule mathématique paramétrée, 
- le Kerma effectif (mGy) calculé à partir du temps d’exposition effectif, 

grâce à la formule mathématique paramétrée, 
- le pourcentage de gain entre Kerma théorique et Kerma effectif. 

   4.2.2.2. Analyse des données 

- Analyse préliminaire 
 Une analyse préliminaire a fait apparaitre une modification des constantes 
programmées sur l’appareil X-Mind Unity® après la date du 12/02/2016. Avant cette 
date, les constantes programmées étaient celles du constructeur. Après cette date, il 
semblerait que les constantes aient été modifié. Les réglages modifiés présentent 
une charge moyenne de 1,2 mAs contre 0,8 mAs pour les réglages constructeurs. 
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Les réglages modifiés présentent des tensions différentes (60, 65 et 70 kV) alors que 
les réglages constructeurs restent calibrés sur 70 kV. 

 L’analyse descriptive présente un pourcentage d’activation de la technologie 
ACE et une moyenne d’économie de dose supérieure avec les réglages modifiés 
(tableau 2). 

Tableau 2 : Résultats de l’analyse descriptive préliminaire 

 L’analyse statistique, effectuée à l’aide du tableur Excel® de Microsoft™, des 
logiciels de statistique Statistica® version 7.1 de Statsoft™ et du logiciel R©, est 
réalisée grâce aux tests non paramétriques suivants, les variables ne suivant pas 
une loi normale :  

- ANOVA de Friedman & Coefficient de Concordance de Kendall 
- ANOVA du Chi² 
- test des signes 
- test de Wilcoxon 
- corrélations de Spearman 
- après avis d’un statisticien, les résultats sont complétés par un 

commentaire d’intervalle de confiance à 95%. 

 Les résultats des tests statistiques (ANNEXE 8) présentent une différence 
significative entre Kerma calculé théorique et Kerma calculé effectif pour les 3 pools 
d’images : pool complet, images avec réglages constructeurs, et images avec 
réglages modifiés. 

 Nous pouvons conclure que les résultats de la technologie ACE ont pu être 
accrus par l’augmentation de la moyenne de charge constatée avec la modification 
des réglages. L’origine de ces modifications étant imprécise, il est décidé d’effectuer 
des analyses plus poussées uniquement sur le pool d’images obtenues avec les 
réglages constructeurs. L’objectif est de pouvoir quantifier l’apport de la technologie 
ACE par rapport à des réglages clairement identifiés. 

Pool 
complet

Réglages 
 

constructeurs
Réglages 
 modifiés

Nombre de clichés total 4055 2240 1815

Nombre de coupures du générateur 2727 1132 1415

Pourcentage d’activation en % 67,3 50,5 78

Moyenne d’économie de dose en % 14,7 10,1 20,4

Moyenne d’économie de dose par coupure du 
générateur en % 21,9 17,3 26,1
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- Analyse des données 
 Les données recueillies à partir des images acquises avec les réglages 
constructeurs font l’objet d’une analyse descriptive, en fonction des groupes de dent 
suivant : 

- dents temporaires et dents définitives, 
- dents maxillaires et dents mandibulaires,  
- molaires (M), prémolaires (PM) et dents antérieures (IC). 

 Sont calculés pour chacun de ces groupes de dent : 
- le nombre d’images, 
- le nombre de coupures du générateur, 
- le pourcentage de coupure du générateur, 
- la moyenne des pourcentages de gain entre le Kerma calculé théorique 

et effectif sur la totalité du groupe,  
- la moyenne des pourcentages de gain entre le Kerma calculé théorique 

et effectif uniquement sur les images obtenues après coupure du 
générateur. 

 L’analyse statistique est réalisée à l’aide du tableur Excel® de Microsoft™ et 
des logiciels de statistique Statistica®, version 12 de Statsoft™. Les tests des signes 
et de Wilcoxon sont effectués afin de déterminer si la réduction de dose est 
significative avec l’apport de la technologie ACE pour chacun des groupes de dent 
déterminés précédemment. La corrélation entre la catégorie dentaire (M/PM/IC) et 
les Kerma calculés effectifs est analysée par les matrices de corrélation de 
Spearman (test non paramétrique). Une p-value inférieure à 0,05 marque une 
corrélation entre les variables. Le coefficient "R" permet d'évaluer la puissance de la 
relation : compris entre -1 et 1. Plus il est proche de 1 ou -1, plus la liaison est 
intense. S'il est négatif, cela signifie que la relation existe mais est "inverse". 
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5. RÉSULTATS 

 5.1. Étude expérimentale 

  5.1.1. Évaluation qualitative 

- Accord intra-observateur 
 Les résultats complets des tests statistiques utilisés afin d’évaluer l’accord 
intra-observateur sont résumés sous forme de tableaux (ANNEXE 9). Pour chaque 
observateur, on distingue les résultats sur le contraste et les résultats sur la 
résolution spatiale. 

Tableau 3 : Résultats statistiques des accords intra-observateurs  
pour le contraste (C) 

 Pour le contraste, aucune différence significative n’est trouvée entre les 
différentes séries. L’observateur GB est celui qui présente la plus faible concordance 
entre les 3 séries (tableau 3). 

Séries comparées Tests utilisés Résultats

Observateur GB         
C série 1 
C série 2 
C série 3

- ANOVA de Friedman               
& Coef. de Concord. 

de Kendall  
- ANOVA du Chi²

Coeff. de Concordance =0,027  
Rang moy. r=0,003 

ANOVA du Chi² (N=40, dl=2) =2,23 
p=0,328 

Observateur ME         
C série 1 
C série 2 
C série 3

- ANOVA de Friedman 
& Coef. de Concord. 

de Kendall  
- ANOVA du Chi²

Coeff. de Concordance =0,008           
Rang moy. r=-0,017 

ANOVA du Chi² (N=40, dl=2) =0,67    
p=0,72  

Observateur PR         
C série 1 
C série 2 
C série 3

- ANOVA de Friedman 
& Coef. de Concord. 

de Kendall  
- ANOVA du Chi²

Coeff. de Concordance =0,004           
Rang moy. r=-0,02 

ANOVA du Chi² (N=40, dl=2) =0,29                                     
p=0,87  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Tableau 4 : Résultats statistiques des accords intra-observateurs  
pour la résolution spatiale (RS) 

Tableau 5 : Résultats statistiques de l’accord des séries deux  
à deux de l’observateur PR pour la résolution spatiale (RS) 

 Pour la résolution spatiale, l’observateur PR présente une différence 
significative entre ses séries 1 - 2 et 1 - 3 (tableau 5). Les observateurs ME et GB 
obtiennent quant à eux de bons scores (tableau 4). 

- Accord inter-observateur 
 Les résultats complets des tests statistiques utilisés afin d’évaluer l’accord 
inter-observateurs sont présentés sous forme de tableaux (ANNEXE 10). On 
distingue les résultats sur le contraste et les résultats sur la résolution spatiale. 

Séries comparées Tests utilisés Résultats

Observateur GB         
C série 1 
C série 2 
C série 3

- ANOVA de Friedman 
& Coef. de Concord. 

de Kendall  
- ANOVA du Chi²

Coeff. de Concordance =0,018             
Rang moy. r=-0,008 

ANOVA du Chi² (N=40, dl=2) =1,41      
p=0,49  

Observateur ME         
C série 1 
C série 2 
C série 3

- ANOVA de Friedman 
& Coef. de Concord. 

de Kendall  
- ANOVA du Chi²

Coeff. de Concordance =0,02               
Rang moy. r=-0,003 

ANOVA du Chi² (N=40, dl=2) =1,75     
p=0,42  

Observateur PR         
C série 1 
C série 2 
C série 3

- ANOVA de Friedman 
& Coef. de Concord. 

de Kendall  
- ANOVA du Chi²

Coeff. de Concordance =0,24               
Rang moy. r=0,22 

ANOVA du Chi² (N=40, dl=2) =19,1     
p<0,05

Séries comparées Tests utilisés Résultats

RS série 1 
RS série 2 Test de Wilcoxon p<0,05

RS série 1 
RS série 3 Test de Wilcoxon p<0,05

RS série 2 
RS série 3 Test de Wilcoxon p=0,24
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Tableau 6 : Résultats statistiques de l’accord inter-observateur  
pour le contraste (C) 

Tableau 7 : Résultats statistiques de l’accord inter-observateur  
pour la résolution spatiale (RS) 

Séries comparées Tests utilisés Résultats

C GB 
C ME 
C PR

- ANOVA de Friedman 
& Coef. de Concord. 

de Kendall  
- ANOVA du Chi²

Coeff. de Concordance =0,06                                
Rang moy. r=0,06 

ANOVA du Chi² (N=439, dl=2) =53,5                        
p<0,05  

C GB 
C PR

- ANOVA de Friedman 
& Coef. de Concord. 

de Kendall  
- ANOVA du Chi²

Coeff. de Concordance =0,17E-3          
Rang moy. r=-0,002 

ANOVA du Chi² (N=439, dl=1) =0,07   
p=0,79  

C GB 
C ME

- ANOVA de Friedman 
& Coef. de Concord. 

de Kendall  
- ANOVA du Chi²

Coeff. de Concordance =0,11                
Rang moy. r=0,11 

ANOVA du Chi² (N=439, dl=1) =47,82 
p<0,05 

C ME 
C PR

- ANOVA de Friedman 
& Coef. de Concord. 

de Kendall  
- ANOVA du Chi²

Coeff. de Concordance =0,09               
Rang moy. r=0,09 

ANOVA du Chi² (N=439, dl=1) =38,64 
p<0,05  

Séries comparées Tests utilisés Résultats

RS GB 
RS ME 
RS PR

- ANOVA de Friedman 
& Coef. de Concord. 

de Kendall  
- ANOVA du Chi²

Coeff. de Concordance =0,25               
Rang moy. r=0,25 

ANOVA du Chi² (N=439, dl=2) =222,9 
p<0,05  

RS GB 
RS PR

- ANOVA de Friedman 
& Coef. de Concord. 

de Kendall  
- ANOVA du Chi²

Coeff. de Concordance =0,00389          
Rang moy. r=0,002  

ANOVA du Chi² (N=439, dl=1) =1,71   
p=0,19 

RS GB 
RS ME

- ANOVA de Friedman 
& Coef. de Concord. 

de Kendall  
- ANOVA du Chi²

Coeff. de Concordance =0,35                
Rang moy. r=0,35  

ANOVA du Chi² (N=439, dl=1) =153,3 
p<0,05  

RS ME 
RS PR

- ANOVA de Friedman 
& Coef. de Concord. 

de Kendall  
- ANOVA du Chi²

Coeff. de Concordance = 0 ,33             
Rang moy. r = 0,32 

ANOVA du Chi² (N = 439, dl = 1) = 143,2 
p<0,05  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 Les tests statistiques démontrent une différence significative entre les 
observations faites par l’observateur ME et celles réalisées par les observateurs PR 
et GB (tableaux 6 et 7). 

- Classement des couples tube radiographique - récepteur 
 Pour chaque observateur, les images optimisées sont classées en fonction du 
Kerma calculé. Lorsque le couple X-Mind Unity® - Sopix² Inside®, avec ou sans la 
technologie ACE, permet une réduction de dose par rapport aux autres couples, le 
pourcentage de réduction de dose est présenté.  

Tableau 8 : Classement des images optimisées pour l’observateur GB 

Images optimisées Bénéfice de 
réduction

couple tube - récepteur kV mA S Kerma de dose en %

1 X-Mind Unity® - Sopix² Inside®
65 5 0,05

0,12
65 6 0,04

2 X-mind Unity® - Ace® 65 6 0,05 0,15 17,4

3 Heliodent DS® - Film numérique 
2+ DURR DENTAL™ 60 7 0,02 0,19 36,3

4 X-Mind Unity® - Sopix² 
Inside® ACE Actif 70 5 0,12 0,43 71,5

5 X-mind DC® - Film numérique 
2+ DURR DENTAL™ 60 4 0,08 0,55 77,6 21,4

6 X-mind DC® - GENDEX™ 
Visualix EHD®

60 4 0,16
1,10 88,8 60,7

60 8 0,08
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Tableau 9 : Classement des images optimisées pour l’observateur ME 

Tableau 10 : Classement des images optimisées pour l’observateur PR 

Images optimisées Bénéfice de 
réduction

couple tube - récepteur kV mA S Kerma de dose en %

1 X-Mind Unity® - Sopix² 
Inside®

65 4 0,04
0,08

65 5 0,03

2 X-mind Unity® - Ace®
60 4 0,06

0,11 29,1
60 5 0,05

3 Heliodent DS® - Film numérique 
2+ DURR DENTAL™ 60 7 0,02 0,19 59,6

4 X-Mind Unity® - Sopix² 
Inside® ACE Actif 70 5 0,12 0,43 81,9

5 X-mind DC® - Film numérique 
2+ DURR DENTAL™ 60 4 0,08 0,55 85,8 21,4

6 X-mind DC® - GENDEX™ 
Visualix EHD® 70 4 0,06 0,59 86,7 26,7

Images optimisées Bénéfice de 
réduction

couple tube - récepteur kV mA S Kerma de dose en %

1 X-Mind Unity® - Sopix² Inside® 65 7 0,05 0,18

2 Heliodent DS®® - Film numérique 
2+ DURR DENTAL™ 70 7 0,01 0,25 28,9

3 X-mind Unity® - Ace® 65 5 0,10 0,25 30,8

4 X-Mind Unity® - Sopix² 
Inside® ACE Actif 70 5 0,12 0,43 59,4

5 X-mind DC® - Film numérique 2+ 
DURR DENTAL™ 60 4 0,1 0,69 74,5 37,1

6 X-mind DC® - GENDEX™ 
Visualix EHD® 70 8 0,04 0,75 76,5 42,2
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 Il ressort de l’analyse de ces classements (tableaux 8, 9 et 10): 
- pour les 3 observateurs, le couple X-Mind Unity® - Sopix² Inside® 

présente une image optimisée supérieure à l’image obtenue avec la 
technologie ACE, avec un bénéfice de dose allant de 59,4% pour 
l’observateur PR à 81,9% pour l’observateur ME, 

- pour les 3 observateurs, le couple X-Mind Unity® - Sopix² Inside® fournit 
la meilleure image optimisée, 

- l’observateur PR est le seul à estimer que le couple Heliodent DS® - Film 
numérique 2+ DURR DENTAL™ fournit une meilleure image optimisée 
que le couple X-Mind Unity® - Ace®, 

- pour les 3 observateurs, les couples X-mind DC® - Visualix EHD® et X-
mind DC® - Film numérique 2+ DURR DENTAL™ présentent les moins 
bons résultats. 

 Les résultats des tests statistiques sont résumés dans le tableau ci-dessous. 

Tableau 11 : Résultats statistiques de l’accord entre  
les 3 séries de résultats 

 Les résultats des tests statistiques ne montrent pas de différence significative 
entre les 3 séries de résultats (tableau 11). 

  5.1.2. Évaluation quantitative 

- Représentation graphique du RSB et du DCRB 
 Pour chaque kilovoltage, l’évolution du RSB et du DCRB en fonction du 
Kerma calculé pour les différents couples tube radiogène - récepteur est représentée 
sur des graphiques. Seuls les graphiques du RSB et du DCRB à 60 kV sont 
présentés ci-dessous afin de décrire les phénomènes observés (figure 8 et 9). La 
totalité des graphiques sont présents en annexe (ANNEXE 11). 

Séries comparées Tests utilisés Résultats

Résultats GB 
Résultats ME 
Résultats PR

- ANOVA de Friedman 
& Coef. de Concord. 

de Kendall  
- ANOVA du Chi²

Coeff. de Concordance =0,25           
Rang moy. r=0,1 

ANOVA du Chi² (N=6, dl=2) =3,1      
p=0,2  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Figure 8 : Graphique présentant l’évolution du RSB en fonction du Kerma  
pour une tension de 60 kV 

 

Figure 9 : Graphique présentant l’évolution du DCRB en fonction du Kerma  
pour une tension de 60 kV 
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 L’évolution du RSB en fonction du Kerma calculé des couples X-Mind Unity® - 
Sopix² Inside® et X-mind Unity® - Ace® diffère de l’évolution du RSB constatée pour 
les autres couples tube radiogène - récepteur et ce quelque soit la tension. Pour de 
faibles doses, la courbe présente des valeurs de RSB supérieures aux autres 
couples. Pour de fortes doses, la courbe du RSB est descendante, probablement à 
cause du phénomène de saturation des capteurs Sopix² Inside® et Ace®. Le segment 
médian du tracé, correspondant à des doses intermédiaires, présente une courbe 
similaire aux autres couples avec des valeurs de RSB comparables. 

 Les images correspondantes à ce segment médian diffèrent elles aussi et 
présentent un noircissement plus important (figure 10). 

Figure 10: Comparaison entre 2 images obtenues avec le Sopix² Inside®  
à une tension de 60 kV 

 Les graphiques (figures 8 et 9) montrent également une reproductibilité dans 
les RSB et  les DCRB obtenus pour les images acquises avec la technologie ACE 
active. 

- RSB et DCRB des images optimisées 
 Pour chaque observateur, le RSB et le DCRB des images optimisées 
sélectionnées sont relevés et répertoriés au sein des tableaux ci-dessous. 

Sopix² Inside® 60 kV 4 mA 0,125 S   

RSB = 66,8

Sopix² Inside® 60 kV 4 mA 0,160 S   

RSB= 11,98

� �
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Tableau 11 : Tableau présentant le RSB et DCRB des images optimisées 
sélectionnées par l’observateur GB 

Tableau 12 : Tableau présentant le RSB et DCRB des images optimisées 
sélectionnées par l’observateur ME 

Tableau 13 : Tableau présentant le RSB et DCRB des images optimisées 
sélectionnées par l’observateur PR 

Images optimisées
RSB DCRBcouple tube - récepteur kV mA S Kerma

1 X-Mind Unity® - Sopix² Inside® 65 5 0,05 0,12 39,05 292,34
65 6 0,04

2 X-mind Unity® - Ace® 65 6 0,05 0,15 63,66 222,81
3 Heliodent DS® - Film numérique 2+ DURR DENTAL™ 60 7 0,02 0,19 5,53 147,82
4 X-Mind Unity® - Sopix² Inside® ACE Actif 70 5 0,12 0,43 9,92 364,45
5 X-mind DC® - Film numérique 2+ DURR DENTAL™ 60 4 0,08 0,55 4,90 118,49

6 X-mind DC® - GENDEX™ Visualix EHD®
60 4 0,16

1,10 18,00 313,1960 8 0,08

Images optimisées
RSB DCRBcouple tube - récepteur kV mA S Kerma

1 X-Mind Unity® - Sopix² Inside®
65 4 0,04 0,08 35,86 247,82
65 5 0,03

2 X-mind Unity® - Ace® 60 4 0,06
0,11 42,13 235,44

60 5 0,05
3 Heliodent DS® - Film numérique 2+ DURR DENTAL™ 60 7 0,02 0,19 5,53 147,82
4 X-Mind Unity® - Sopix² Inside® ACE Actif 70 5 0,12 0,43 9,92 364,45
5 X-mind DC® - Film numérique 2+ DURR DENTAL™ 60 4 0,08 0,55 4,90 118,49
6 X-mind DC® - GENDEX™ Visualix EHD® 70 4 0,06 0,59 16,52 219,98

Images optimisées
RSB DCRB

couple tube - récepteur kV mA S Kerma

1 X-Mind Unity® - Sopix² Inside® 65 7 0,05 0,18 10,86 310,59

2 Heliodent DS® - Film numérique 2+ DURR DENTAL™ 70 7 0,01 0,25 4,50 97,96

3 X-mind Unity® - Ace® 65 5 0,10 0,25 11,30 302,20

4 X-Mind Unity® - Sopix² Inside® ACE Actif 70 5 0,12 0,43 9,92 364,45

5 X-mind DC® - Film numérique 2+ DURR DENTAL™ 60 4 0,10 0,69 5,48 128,48

6 X-mind DC® - GENDEX™ Visualix EHD® 70 8 0,04 0,75 17,41 222,38
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 On note que (tableaux 11, 12 et 13): 
- les films numériques 2+ DURR DENTAL ™ présentent un DCRB et un 

RSB inférieurs aux 3 capteurs plans, 
- l’image obtenue après activation de la technologie ACE présente le 

meilleur DCRB pour les 3 observateurs, 
- pour les observateurs ME et GB, les couples X-Mind Unity® - Sopix² 

Inside® et X-Mind Unity® - Ace® fournissent des images optimisées à des 
valeurs de RSB bien supérieures aux autres images sélectionnées, 

- l’image obtenue après activation de la technologie ACE présente un RSB 
similaire aux images optimisées obtenues avec les couples X-Mind Unity® 
- Sopix² Inside® et X-Mind Unity® - Ace® pour l’observateur PR. 

 5.2. Étude clinique 

 Les résultats de l’analyse descriptive sont présentés dans les deux tableaux 
ci-dessous. 

Tableau 14-1 : Tableau présentant les résultats de l’analyse descriptive 

Pourcentage 
 d’activation

Nombre de clichés dents temporaires 98
Nombre de coupures du générateur 36 36,7
Moyenne d’économie de dose en % 5,7

Moyenne d’économie de dose par coupure du générateur en % 15,4
Nombre de clichés dents définitives 2142
Nombre de coupures du générateur 1276 59,6
Moyenne d’économie de dose en % 10,3

Moyenne d’économie de dose par coupure du générateur en % 17,3
Nombre de clichés dents maxillaires définitives 1154

Nombre de coupures du générateur 610 52,9
Moyenne d’économie de dose en % 9,4

Moyenne d’économie de dose par coupure du générateur en % 17,7
Nombre de clichés dents mandibulaires définitives 988

Nombre de coupures du générateur 666 67,4
Moyenne d’économie de dose en % 11,4

Moyenne d’économie de dose par coupure du générateur en % 17,0
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Tableau 14-2 : Tableau présentant les résultats de l’analyse descriptive 

 Il ressort de cette analyse que (tableaux 14-1 et 14-2): 
- la technologie ACE s’active plus fréquemment pour les dents définitives 

que pour les dents temporaires, mais la moyenne d’économie de dose 
lors de l’activation de la technologie ACE reste similaire entre les 2 
groupes, 

- la technologie ACE s’active plus fréquemment à la mandibule qu’au 
maxillaire, mais la moyenne d’économie de dose lors de l’activation de la 
technologie ACE reste similaire entre les 2 groupes, 

- la technologie ACE s’active plus fréquemment dans les secteurs 
postérieurs (M et PM),  

- la moyenne d’économie de dose lors de l’activation de la technologie 
ACE augmente en se dirigeant vers les secteurs postérieurs. 

 Les résultats complets des tests statistiques utilisés sont présentés sous 
forme de tableaux (ANNEXE 12). 

Tableau 15 : Résultats statistiques des matrices de corrélation  
de Spearman 

Pourcentage 
 d’activation

Nombre de clichés dents IC définitives 426
Nombre de coupures du générateur 160 37,6
Moyenne d’économie de dose en % 5,2

Moyenne d’économie de dose par coupure du générateur en % 13,8
Nombre de clichés dents PM définitives 521

Nombre de coupures du générateur 348 66,8
Moyenne d’économie de dose en % 11,0

Moyenne d’économie de dose par coupure du générateur en % 16,4
Nombre de clichés dents M définitives 1195
Nombre de coupures du générateur 768 64,3
Moyenne d’économie de dose en % 11,9

Moyenne d’économie de dose par coupure du générateur en % 18,5

Variables Résultats

IC / PM / M 
Kerma calculé théorique

p value p < 0,05

Spearman R 0,56

IC / PM / M 
Kerma calculé effectif

p value p < 0,05

Spearman R 0,45
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Tableau 16 : Comparatif entre le Kerma calculé théorique et effectif  
pour chaque groupe de dents 

Les résultats statistiques présentent une réduction significative de la dose 
pour tous les groupes de dents (tableau 16). Les Kermas calculés théoriques et 
effectifs augmentent en se dirigeant vers les secteurs postérieurs (tableau 15).

Groupes de dents Tests utilisés Résultats

Dents définitives Test de Wilcoxon p < 0,05

Dents temporaires Test de Wilcoxon p < 0,05

Maxillaire Test de Wilcoxon p < 0,05

Mandibulaire Test de Wilcoxon p < 0,05

IC Test de Wilcoxon p < 0,05

PM Test de Wilcoxon p < 0,05

M Test de Wilcoxon p < 0,05
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6. DISCUSSION 

 L’objectif principal de cette étude est de déterminer si la technologie ACE 
permet une réduction de dose significative dans un contexte clinique. L’objectif 
secondaire est de vérifier dans un contexte expérimental l’optimisation du réglage 
d’usine de la technologie ACE. Nous cherchons également à situer les performances 
du couple X-Mind Unity® - Sopix² Inside® par rapport à d’autres couples présents sur 
le marché, dans un contexte expérimental. 

 L’analyse d’un nombre conséquent d’images effectuées à partir du couple X-
Mind Unity® - Sopix² Inside® dans un contexte clinique nous a permis de mettre en 
évidence une réduction de dose significative grâce à l’apport de la technologie ACE, 
par rapport aux réglages constructeurs. Les résultats expérimentaux suggèrent que 
le réglage d’usine de la technologie ACE ne répond pas au principe d’optimisation. 
Le couple X-Mind Unity® - Sopix² Inside® permet d’obtenir une meilleure image 
optimisée par rapport aux 3 autres couples dont nous avons disposés pour notre 
étude, dans un contexte expérimental toujours. 

- Matériel employé 
 L’impossibilité de tester tous les récepteurs à notre disposition avec un seul et 
même tube radiographique engendre une grande disparité dans le nombre des 
clichés pris pour chaque récepteur. Ce problème a tenté d’être pallié par la sélection 
de deux tubes radiogènes pour la prise de clichés avec le film numérique 2+ DURR 
DENTAL™. Cependant, le panel de possibilités de réglage des constantes reste 
beaucoup plus restreint qu’avec le X-Mind Unity®. L’utilisation de tubes capables de 
fournir de faibles doses d’exposition est un moyen d’optimiser sa pratique car elle 
permet de profiter pleinement des capacités des détecteurs numériques [36]. Katsoni 
et al. [37] précisent l’importance d’associer au récepteur numérique un tube 
radiographique permettant de sélectionner les paramètres d’exposition adéquats au 
bon fonctionnement du récepteur. C’est pour cela que tout au long de notre travail 
nous faisons référence non pas à un récepteur défini mais à un couple tube 
radiogène - récepteur. 

 Il aurait été plus pertinent de relever la dose émise par le tube radiogène 
après chaque cliché effectué avec celui-ci. Seulement, les difficultés d’accès à un 
électromètre nous ont incités à trouver une nouvelle méthodologie afin de déterminer 
les doses émises à chaque tir. Le contrôle du Delta entre PDS réel et théorique ainsi 
que la vérification de l’adaptabilité d’une formule mathématique paramétrée aux 
faibles doses renforcent la pertinence de notre méthodologie de calcul des doses. 
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- Analyses intra et inter-observateurs 
 L’analyse intra-observateur suggère que ce biais a été invité, notamment 
grâce au fait de séparer les images à analyser en sous-groupes décalés dans le 
temps. Ce choix de séparer les séances était pourtant impératif afin d’éviter une 
fatigue visuelle trop importante pouvant mener à un biais de lecture. Par ailleurs, il 
n’a pas été mis en évidence de biais d’apprentissage pour deux des observateurs. 
Ce biais est par contre présent pour l’observateur PR avec une première évaluation 
se distinguant des évaluations suivantes. Ceci peut s’expliquer par le fait que 
l’observateur PR fait intervenir une PCR externalisée au sein de sa structure pour 
réaliser les contrôles qualité internes. 

 L’analyse inter-observateurs présente une différence significative entre les 
observations de l’observateur ME par rapport aux deux autres observateurs. Cela 
peut s’expliquer par le fait que l’observateur ME est physicien médical de formation, 
et donc habitué à l’analyse de mires de contrôle qualité en général, et de l’objet-test 
utilisé en particulier. Ce biais opérateur est aussi expliqué par les difficultés de 
calibrage entre les 3 observateurs, ainsi qu’aux conditions de visualisation 
différentes. Il est toutefois intéressant de se rendre compte que les deux 
observateurs GB et PR, habitués à des images plus « cliniques » que celles 
réalisées, ont pourtant des analyses comparables malgré des niveaux d’expérience 
différents dans ce domaine. 

 L’utilisation d’un logiciel d’analyse automatique a été envisagé mais s’est 
avéré impossible pour des raisons de coût financier. De plus, le recours à ce type de 
logiciel n’aurait donné qu’une « vision » de plus, certes plus reproductible, mais 
dépendante d’un seuil programmé en amont. Les 2 indices de qualité d’image que 
sont le RSB et le DCRB permettent d’éviter ce biais opérateur en offrant une analyse 
objective des images recueillies. 

- Classement des performances des différents couples 
 L’analyse subjective de nos images acquises expérimentalement présente le 
couple X-Mind Unity® - Sopix² Inside® comme le plus performant de nos couples 
sélectionnés pour les 3 observateurs. Dans son étude, Hellén-Halme et al. [38] 
précisent que des capteurs issus d’une même gamme peuvent présenter des 
performances variées. Nos travaux ont montré que les capteurs Sopix² Inside® et 
Ace®, provenant de la gamme de la société SOPRO-ACTEON™, présentent des 
résultats similaires. Les résultats inférieurs du couple X-Mind DC® - Visualix EHD® 
semblent mettre en évidence une défaillance du capteur numérique utilisé et ne 
permettent pas de tirer de conclusions pertinentes sur ses performances. Le couple 
X-Mind DC® - Visualix EHD® exclu de la comparaison, l’observateur PR est le seul à 
estimer que le film numérique  2+ DURR DENTAL™, est plus performant qu’un 
capteur plan. Son résultat n’est pas en accord avec les données de la littérature qui 
présentent les capteurs CCD comme capables de fournir une image acceptable pour 
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du diagnostic à des temps d’exposition plus faibles que pour les films numériques 
[39, 40, 41]. Le résultat obtenu par l’observateur PR peut être expliqué par la 
présence d’un biais d’apprentissage au cours de l’analyse pouvant fausser les 
résultats finaux. 

 La différence de technologie entre les récepteurs ne permet pas une 
comparaison des couples à partir du RSB et du DCRB. Il est cependant possible de 
relever des valeurs similaires de RSB et DCRB pour les films numériques et pour les 
capteurs numériques. Le phénomène observé sur les courbes représentant 
l’évolution du SNR en fonction du Kerma pour les capteurs Sopix² Inside® et Ace® 
associés au X-Mind Unity® pourrait provenir d’un algorithme de compensation du 
contraste provoquant une augmentation du bruit et donc une diminution du RSB [42]. 
Il est intéressant de noter que les observateurs GB et ME ont déterminé une image 
optimisée à des doses plus faibles que la plage d’activation de ce post-traitement. 
Une étude ultérieure pourrait être entreprise afin de préciser le fonctionnement de ce 
post-traitement et d’évaluer le bénéfice apporté en termes de dose. 

 D’autres études sont cependant nécessaires pour vérifier ces résultats. Bath 
et al. [43] et Lars et al. [44] préconisent l’utilisation de maquettes anatomiques 
s’approchant plus de la réalité clinique. Sur fond anatomique, les propriétés à faible 
contraste sont différentes, et la détection de lésions plus limitée par ces variations de 
densité que par le bruit du système. L’utilisation clinique du récepteur est également 
à prendre en compte. Deux études basées sur les réponses de questionnaires 
envoyés aux praticiens concluent que le bénéfice de dose apporté par la technologie 
des capteurs numériques est limité par le nombre important de reprises de clichés 
[39, 45]. Bahrami et al. [46] mettent en avant les difficultés de placement des 
capteurs numériques lors de la prise de clichés rétro-coronaires ainsi que la petite 
taille du champ actif de ce type de capteur. Les capteurs numériques sont moins bien 
tolérés que les films par la population pédiatrique du fait de leur épaisseur et de leurs 
dimensions [47]. 

- Optimisation de la technologie ACE 
 L’analyse des indices RSB et DCRB montrent une reproductibilité de la qualité 
des images obtenues après activation de la technologie ACE. Les résultats de 
l’analyse subjective présentent des images optimisées sélectionnées pour le X-Mind 
Unity® - Sopix² Inside® obtenues avec des doses inférieures à la dose nécessaire à 
l’acquisition de l’image avec activation de la technologie ACE. La valeur de DCRB 
plus élevée de l’image obtenue avec la technologie ACE peut indiquer que le réglage 
d’usine de cette technologie offre une image au contraste bien supérieur au contraste 
nécessaire et suffisant pour du radiodiagnostic. On peut donc en conclure que la 
technologie ACE est susceptible d’être optimisée par l’intermédiaire du réglage de 
son seuil d’activation, et obtenir une image de qualité acceptable pour du 
radiodiagnostic à dose réduite. 
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- Apport de la technologie ACE 
 L’analyse statistique du tableau clinique montre une réduction significative de 
la dose dans la pratique quotidienne permise par la technologie ACE du couple X-
Mind Unity® - Sopix² Inside®. Ce bénéfice est acquis par rapport aux constantes de 
réglage du constructeur. L’étude menée sur le même couple X-Mind Unity® - Sopix² 
Inside® par B. Fabre [48] a cependant montré que la technologie ACE n’apportait pas 
de réduction significative de la dose par rapport à un paramétrage des constantes 
effectué en accord avec un PCR. Si cette technologie permet une réduction 
significative de la dose en limitant les surexpositions, elle n’est cependant pas 
capable de compenser une sous-exposition. 

 Dans notre étude, nous avons estimé que la technologie ACE offrait des 
images permettant d’effectuer des tâches diagnostiques. En effet, les images 
analysées proviennent d’une activité clinique libérale. Les travaux réalisés par B. 
Fabre [48] confirment la capacité de la technologie ACE à fournir des images 
adéquates pour du radiodiagnostic. L’utilisation d’un fantôme PMMA, à la densité 
homogène, limite cependant la portée de ce résultat à un contexte clinique. 
Benchimol et al. [49] ont mis en évidence au cours d’une étude in vitro la capacité de 
la technologie ACE à s’adapter aux variations de densité des tissus traversés tout en 
fournissant une image de qualité reproductible. L’auteur n’a toutefois pas évalué 
l’impact de cette technologie sur l’optimisation des doses. 

 On remarque que la technologie ACE s’active plus fréquemment et pour un 
gain de dose plus important dans les zones les plus denses. On pouvait pourtant 
s’attendre à ce que la technologie ACE s’active plus souvent dans les secteurs les 
moins denses, la dose transmise au capteur étant plus importante. Ce phénomène 
s’explique par le fait que les constantes de réglages pour les dents postérieures sont 
surestimées par rapport aux constantes des autres secteurs aux densités inférieures. 
Ceci confirme l’intérêt de systématiquement chercher à optimiser les paramétrages 
d’usine y compris pour les détecteurs à seuil d ‘activation. 

- Influence de la tension 
 Des auteurs se sont également intéressés à l’influence du kilovoltage dans 
l’optimisation de la dose. Sogur et al. [50] décrivent l’influence de l’augmentation de 
la différence de potentiel dans la détection de caries proximales sur les dents 
temporaires. Ils n’observent pas de différence dans la précision diagnostique des 
caries proximales pour des potentiels de tube de 65 et 70 kV. A 50 kV, les films 
numériques présentent par contre une précision diagnostique des caries proximales 
sur dents temporaires significativement supérieure. Kaeppler G. et al. [51] n’ont pas 
trouvé de différence significative dans la précision diagnostique en fonction du 
kilovoltage et préconisent donc de conserver des tensions de 60 ou 70 kV. Les 
résultats d’une étude réalisée par Hellén-Halme et al. [52] montrent que la dose 
absorbée est 40 à 50% plus élevée lorsque une différence de potentiel de 70 kV est 
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utilisée pour la prise de radiographies rétro-coronaires par rapport à un potentiel de 
tube de 60 kV. Nous pouvons donc en conclure qu’un point d’optimisation est 
représenté par la baisse du kilovoltage utilisé. Ceci permet d’augmenter le contraste 
de l’image tout en réduisant la dose absorbée. 
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7. CONCLUSION 

 Notre étude cherchait à démontrer si le cône radiogène X-mind Unity® associé 
au capteur Sopix² Inside® permettait une réduction significative de la dose dans un 
contexte clinique, tout en fournissant une image permettant le radiodiagnostic. Notre 
étude visait également à situer les performances du couple X-mind Unity® - Sopix² 
Inside® par rapport à d’autres couples présents sur le marché, dans un contexte 
expérimental. 

 Les résultats de nos travaux montrent que la technologie ACE du couple X-
Mind Unity® - Sopix² Inside® offre une réduction significative de la dose dans la 
pratique quotidienne, en limitant les surexpositions. Il est important de préciser que 
ce bénéfice est acquis par rapport aux constantes de réglages programmées par le 
constructeur. La technologie ACE ne permet pas de compenser une sous-exposition. 
La possibilité d’optimisation de la technologie ACE démontrée expérimentalement 
suggère que le bénéfice de dose en clinique pourrait être supérieur. Le réglage du 
seuil d’activation de la technologie ACE doit dès lors s’inscrire dans la démarche 
d’optimisation des constantes paramétrées sur le tube. 

 Comparativement à d’autres couples tube radiogène - récepteur présents sur 
le marché, le couple X-Mind Unity® - Sopix² Inside® semble être le plus performant 
pour fournir une image adéquate pour du radiodiagnostic à de faibles doses. il serait 
intéressant d’entreprendre une étude dans un contexte clinique pouvant inclure aussi 
bien les performances intrinsèques des couples tube radiogène - récepteur sur fond 
anatomique, que la facilité d’utilisation de ces récepteurs. 
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ANNEXES 

• Annexe 1 
Graphiques représentant l’évolution du RSB et du DCRB en fonction de 

la charge (mAs) des 2 séries de mesure réalisées à 60 kV avec le couple 

X-mind Unity® - Ace®. 
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• Annexe 2 
Tableau présentant le Delta entre PDS affiché et PDS calculé. 

• Annexe 3 
Graphique représentant l’évolution du Kerma en fonction des mAs sur 2 

générateurs. 
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• Annexe 4 
Tableau répertoriant les résultats des observations utiles à l’analyse de 

l’accord intra-observateur. (Disponible sur CD) 

• Annexe 5 
Tableau répertoriant les résultats des observations du pool d’images 

expérimentales. (Disponible sur CD) 

• Annexe 6 
Tableau répertoriant les RSB et DCRB calculés pour chacune des 439 
images. (Disponible sur CD) 

• Annexe 7 
Tableau répertoriant les données recueillies et calculées concernant le 

pool d’images cliniques. (Disponible sur CD) 
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• Annexe 8 
Tableaux présentant les résultats de l’analyse préliminaire (analyse 

statistique). 

Pool complet

Séries 
comparées Tests utilisés Résultats Conclusion

Kerma Set 
Kerma Done Test des Signes p<0,05

Différence 
significative 

entre les séries

Kerma Set 
Kerma Done

Test de 
Wilcoxon p<0,05

Différence 
significative 

entre les séries

Kerma Set 
Kerma Done

Intervalles de 
confiance à 

95%
[0.108 ; 0.116]

Réglages constructeurs 

Séries 
comparées Tests utilisés Résultats Conclusion

Kerma Set 
Kerma Done

- ANOVA de Friedman 
& Coef. de Concord. 

de Kendall  
- ANOVA du Chi²

Coeff. de Concordance =0,55 
Rang moy. r=0,60 

ANOVA du Chi² (N=2240, 
dl=1) =1232                                 

p<0,05

Différence 
significative 

entre les séries

Kerma Set 
Kerma Done Test des Signes p<0,05

Différence 
significative 

entre les séries

Kerma Set 
Kerma Done Test de Wilcoxon p<0,05

Différence 
significative 

entre les séries

Réglages modifiés

Séries 
comparées Tests utilisés Résultats Conclusion

Kerma Set 
Kerma Done Test des Signes p<0,05

Différence 
significative 

entre les séries

Kerma Set 
Kerma Done

Test de 
Wilcoxon p<0,05

Différence 
significative 

entre les séries
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• Annexe 9 
Tableaux présentant les résultats statistiques des accords intra-

observateur de GB, ME et PR, pour le contraste et la résolution spatiale 

Accord intra-observateur contraste (C) GB 

Séries 
comparées Tests utilisés Résultats Conclusion

C série 1 
C série 2 
C série 3

- ANOVA de Friedman 
& Coef. de Concord. 

de Kendall  
- ANOVA du Chi²

Coeff. de Concordance =0,03  
Rang moy. r=0,003 

ANOVA du Chi² (N=40, dl=2) 
=2,23                              
p=0,33 

Accord entre les 
3 séries. Pas de 

différence 
significative.

C série 1 
C série 2 Test de Wilcoxon p=0,15

Pas de 
différence 

significative

C série 1 
C série 3 Test de Wilcoxon p=0,31

Pas de 
différence 

significative

C série 2 
C série 3 Test de Wilcoxon p=0,46

Pas de 
différence 

significative

Accord intra-observateur résolution spatiale (RS) GB 

Séries 
comparées Tests utilisés Résultats Conclusion

RS série 1 
RS série 2 
RS série 3

- ANOVA de Friedman 
& Coef. de Concord. 

de Kendall  
- ANOVA du Chi²

Coeff. de Concordance =0,018 
Rang moy. r=-0,008 

ANOVA du Chi² (N=40, dl=2) 
=1,41                                 
p=0,49 

Accord entre les 
3 séries. Pas de 

différence 
significative.

RS série 1 
RS série 2 Test de Wilcoxon p=0,81

Pas de 
différence 

significative

RS série 1 
RS série 3 Test de Wilcoxon p=0,31

Pas de 
différence 

significative

RS série 2 
RS série 3 Test de Wilcoxon p=0,51

Pas de 
différence 

significative

58



Accord intra-observateur contraste (C) ME

Séries 
comparées Tests utilisés Résultats Conclusion

C série 1 
C série 2 
C série 3

- ANOVA de Friedman 
& Coef. de Concord. 

de Kendall  
- ANOVA du Chi²

Coeff. de Concordance=0,01 
Rang moy. r=-0,02 

ANOVA du Chi² ( N=40, dl=2) 
=0,67                                   
p=0,72 

Accord entre les 
3 séries. Pas de 

différence 
significative.

C série 1 
C série 2 Test des Signes p=0,48

Pas de 
différence 

significative

C série 1 
C série 3 Test de Wilcoxon p=0,59

Pas de 
différence 

significative

C série 2 
C série 3

- ANOVA de Friedman 
& Coef. de Concord. 

de Kendall  
- ANOVA du Chi²

Coeff. de Concordance = 0,03 
Rang moy. r=-0,3E-7 

ANOVA du Chi² (N = 40, dl = 2) 
=1                                                

p=0,32 

Pas de 
différence 

significative

Accord intra-observateur résolution spatiale (RS) ME 

Séries 
comparées Tests utilisés Résultats Conclusion

RS série 1 
RS série 2 
RS série 3

- ANOVA de Friedman 
& Coef. de Concord. 

de Kendall  
- ANOVA du Chi²

Coeff. de Concordance = 0,02 
Rang moy. r=-0,003 

ANOVA du Chi² (N=40, dl=2) 
=1,75                                  

p=0,42 

Accord entre les 
3 séries. Pas de 

différence 
significative.

RS série 1 
RS série 2 Test de Wilcoxon p=0,14

Pas de 
différence 

significative

RS série 1 
RS série 3 Test de Wilcoxon p=0,27

Pas de 
différence 

significative

RS série 2 
RS série 3 Test de Wilcoxon p=0,74

Pas de 
différence 

significative

59



Accord intra-observateur contraste (C) PR 

Séries 
comparées Tests utilisés Résultats Conclusion

C série 1 
C série 2 
C série 3

- ANOVA de Friedman 
& Coef. de Concord. 

de Kendall  
- ANOVA du Chi²

Coeff. de Concordance =0,004   
Rang moy. r=-0,02 

ANOVA du Chi² (N=40, dl=2) 
=0,29                                   
p=0,87 

Accord entre les 
3 séries. Pas de 

différence 
significative.

C série 2 
C série 3 Test de Wilcoxon p=0,42

Pas de 
différence 

significative

C série 1 
C série 3 Test de Wilcoxon p=0,69

Pas de 
différence 

significative

C série 1 
C série 2 Test de Wilcoxon p=0,75

Pas de 
différence 

significative

Accord intra-observateur résolution spatiale (RS) PR 

Séries 
comparées Tests utilisés Résultats Conclusion

RS série 1 
RS série 2 
RS série 3

- ANOVA de Friedman 
& Coef. de Concord. 

de Kendall  
- ANOVA du Chi²

Coeff. de Concordance =0,24 
Rang moy. r=0,22 

ANOVA du Chi² (N=40, dl=2) 
=19,12                         

p=0,00007 

Différence 
significative 
entre les 3 

séries

RS série 1 
RS série 2 Test de Wilcoxon p=0,002

Différence 
significative 

entre les séries

RS série 1 
RS série 3 Test de Wilcoxon p<0,05

Différence 
significative 

entre les séries

RS série 2 
RS série 3 Test de Wilcoxon p=0,24

Pas de 
différence 

significative
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• Annexe 10 
Tableaux présentant les résultats statistiques de l’accord inter-

observateur entre GB, ME et PR, pour le contraste et la résolution 

spatiale 

Accord inter-observateur contraste (C)

Séries 
comparées Tests utilisés Résultats Conclusion

C GB 
C ME 
C PR

- ANOVA de Friedman 
& Coef. de Concord. 

de Kendall  
- ANOVA du Chi²

Coeff. de Concordance =0,06                                
Rang moy. r=0,06 

ANOVA du Chi² (N=439, 
dl=2)=53,5                        

p<0,05

Différence 
significative 
entre les 3 

séries

C GB 
C PR

- ANOVA de Friedman 
& Coef. de Concord. 

de Kendall  
- ANOVA du Chi²

Coeff. de Concordance 
=0,17E-3 Rang moy. r=-0,002 
ANOVA du Chi² (N=439, dl=1) 

=0,07 p=0,79 
Pas de 

différence 
significative

Test de Wilcoxon p=0,95

C GB 
C ME

- ANOVA de Friedman 
& Coef. de Concord. 

de Kendall  
- ANOVA du Chi²

Coeff. de Concordance =0,11 
Rang moy. r=0,11 

ANOVA du Chi² (N=439, dl=1) 
=47,82 p<0,05

Différence 
significative 

entre les séries
Test de Wilcoxon p<0,05

C ME 
C PR

- ANOVA de Friedman 
& Coef. de Concord. 

de Kendall  
- ANOVA du Chi²

Coeff. de Concordance =0,09 
Rang moy. r=0,086 

ANOVA du Chi² (N=439, dl=1) 
=38,64 p<0,05

Différence 
significative 

entre les séries
Test de Wilcoxon p<0,05
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Accord inter-observateur résolution spatiale (RS)

Séries 
comparées Tests utilisés Résultats Conclusion

RS GB 
RS ME 
RS PR

- ANOVA de 
Friedman & Coef. 
de Concord. de 

Kendall  
- ANOVA du Chi²

Coeff. de Concordance =0,25   
Rang moy. r=0,25 

ANOVA du Chi² (N=439, dl=2) 
=222,9                                      
p<0,05

Différence 
significative 
entre les 3 

séries

RS GB 
RS PR

- ANOVA de 
Friedman & Coef. 
de Concord. de 

Kendall  
- ANOVA du Chi²

Coeff. de Concordance =0,004 
Rang moy. r = 0,002  

ANOVA du Chi² (N=439, dl=1) 
=1,71                                       
p=0,19 

Pas de 
différence 

significative

Test de Wilcoxon p=0,76

RS GB 
RS ME

- ANOVA de 
Friedman & Coef. 
de Concord. de 

Kendall  
- ANOVA du Chi²

Coeff. de Concordance =0,35 
Rang moy. r =0,35  

ANOVA du Chi² (N=439, dl=1) 
=153                                           

p<0,05

Différence 
significative 

entre les séries

Test de Wilcoxon p<0,05

RS ME 
RS PR

- ANOVA de 
Friedman & Coef. 
de Concord. de 

Kendall  
- ANOVA du Chi²

Coeff. de Concordance = 0,326 
Rang moy. r=0,325  

ANOVA du Chi² (N=439, dl=1) = 
143,2                                      
p<0,05

Différence 
significative 

entre les séries

Test de Wilcoxon p<0,05
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• Annexe 11 
Graphiques représentant l’évolution du RSB et du DCRB en fonction du 

Kerma calculé, pour les différents couples, aux différents kilo-voltages. 
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• Annexe 12 
Tableaux présentant les résultats des analyses statistiques entre le 

Kerma calculé théorique et effectif pour chaque groupe dentaire. 

Comparatif Kerma calculé théorique et effectif

Groupes de 
dents Tests utilisés Résultats Conclusion

Dents définitives 
Test des Signes p<0,05 Différence 

significative 
entre les sériesTest de 

Wilcoxon p<0,05

Dents 
temporaires

Test des Signes p<0,05 Différence 
significative 

entre les sériesTest de 
Wilcoxon p<0,05

Maxillaire
Test des Signes p<0,05 Différence 

significative 
entre les sériesTest de 

Wilcoxon p<0,05

Mandibulaire
Test des Signes p<0,05 Différence 

significative 
entre les sériesTest de 

Wilcoxon p<0,05

IC
Test des Signes p<0,05 Différence 

significative 
entre les sériesTest de 

Wilcoxon p<0,05

PM
Test des Signes p<0,05 Différence 

significative 
entre les sériesTest de 

Wilcoxon p<0,05

M
Test des Signes p<0,05 Différence 

significative 
entre les sériesTest de 

Wilcoxon p<0,05
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Test de Spearman

Variables Résultats Conclusion

IC / PM / M 
Kerma calculé 

théorique

p value p<0,05 Corrélation entre les variables

Spearman R 0,56
Corrélation marquée 

Le Kerma augmente en allant 
vers les secteurs postérieurs

IC / PM / M 
Kerma calculé 

effectif

p value p<0,05 Corrélation entre les variables

Spearman R 0,45
Corrélation marquée 

Le Kerma augmente en allant 
vers les secteurs postérieurs
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Thèse pour l'obtention du DIPLOME d'ÉTAT de DOCTEUR en CHIRURGIE DENTAIRE 2017 n°79

Discipline: Radioprotection

Optimisation des doses en radiographie intra-orale : 
apport d’un système de régulation automatique               

du temps d’exposition dans un contexte clinique
Résumé 
Objectifs  Évaluer l’apport de la technologie de réduction automatique de l’exposition proposée par 
l’association X-mind Unity® - Sopix² Inside® dans un contexte clinique. Vérifier l’optimisation de la 
technologie de rétrocontrôle et comparer les performances du couple X-mind Unity® - Sopix² Inside® 
à d’autres couples d’imagerie intra-orale présents sur le marché, dans un contexte expérimental.   
Matériel et Méthode : Étude rétrospective de données tirées d’un pool d’images cliniques réalisées à 
partir du couple X-mind Unity® - Sopix² Inside®. Analyse subjective de la qualité d'image, par 3 
observateurs, et objective, à l’aide de 2 indices (rapport signal sur bruit et différence de contraste 
rapporté au bruit), d’un pool d’images expérimentales réalisées à partir du fantôme DIGIDENT2® 
d’ORION™ pour les 4 couples tube radiogène - récepteur sélectionnés.   Résultats : La technologie 
de rétrocontrôle permet une réduction de dose significative (test de wilcoxon p < 0,05) de 10,1% par 
rapport aux réglages constructeurs. L’image obtenue après activation de la technologie de 
rétrocontrôle est obtenue avec une dose supérieure (de 51,4 à 81,9%) par rapport à l’image 
optimisée fournie par le couple X-mind Unity® - Sopix² Inside®. Le couple X-mind Unity® - Sopix² 
Inside® est le couple le plus performant selon les 3 observateurs.   Conclusion : La technologie de 
réduction automatique de l’exposition permet une réduction significative de la dose, potentiellement 
accrue par l’optimisation du seuil d’activation de cette technologie. Le couple X-mind Unity® - Sopix² 
Inside® présente les meilleurs performances intrinsèques. 

Mots-clés 
Odontologie - Radiographie intra-orale - Optimisation - Dosimétrie - Qualité 

Optimization of doses in intraoral radiography:         
provision of an automatic regulation of time exposure      

in a clinical context
Summary 
Objectives: To evaluate the contribution of the automatic exposure reduction technology proposed 
by the association X-mind Unity® - Sopix² Inside® in a clinical context. Check the optimization of the 
feedback technology and compare the performance of the X-mind Unity® - Sopix² Inside® pair to 
other pairs on the market, in an experimental context. Material and method: Retrospective study of 
data from a pool of clinical images using the X-mind Unity®-Sopix² Inside® pair. Subjective analysis 
of image quality by 3 observers and objective, using 2 indexes (signal-to-noise ratio and noise 
contrast difference), a pool of experimental images made from the ORION™ DIGIDENT2® phantom 
for the 4 X-ray tube couples - receivers selected. Results: The feedback control technology allows a 
significant dose reduction (Wilcoxon test p <0.05) of 10.1% compared to the manufacturer settings. 
The image obtained after activation of the feedback control technology has a higher dose (51.4 to 
81.9%) to the optimized image provided by the X-mind Unity®-Sopix² Inside® pair. The X-mind Unity® 
- Sopix² Inside® pair is the best performing couple according to the 3 observers. Conclusion: The 
automatic exposure reduction technology allows a significant reduction of the dose, potentially 
increased by the optimization of the activation threshold of this technology. The X-mind Unity® - 
Sopix² Inside® offers the best intrinsic performance. 

Key-words 
Odontology - Intraoral radiography - Optimization - Dosimetry - Quality
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