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GENERALITES 

1. Introduction 

La coronaropathie constitue une cause importante de morbidité et de mortalité, 

atteignant près de 1,5 million de personnes en France (1). Grâce aux techniques de 

revascularisation et à l’optimisation des traitements médicaux (2),  elle représente 

depuis 2004 la deuxième cause de mortalité. Cependant la croissance et le 

vieillissement de la population augmentent la prévalence de cette pathologie. Elle reste 

responsable de 34074 décès en 2013 (3), en faisant un enjeu majeur de santé 

publique.  

La coronarographie est l’examen de choix pour l’analyse des artères coronaires, 

notamment par son excellente résolution spatiale et temporelle. Elle est le gold 

standard pour l’évaluation des sténoses coronaires. Néanmoins c’est un examen 

invasif, dont l’indication diagnostique est désormais limitée aux patients avec un risque 

coronaire élevé (4). 

Parallèlement l’imagerie cardiaque non invasive, et en particulier le coroscanner, s’est 

développée depuis les années 2000 grâce à l’augmentation croissante du nombre de 

détecteurs et l’optimisation des techniques de reconstruction d’image. En effet 

l’amélioration de la résolution spatiale et temporelle du coroscanner permettent 

aujourd’hui son utilisation en routine clinique. C’est un examen qui trouve sa place 

dans la stratégie diagnostique de la maladie coronarienne, en particulier chez les 

patients avec un risque coronaire intermédiaire (5). 

Cependant l’acquisition d’image sur un organe en mouvement reste un défi pour le 

radiologue et les constructeurs de scanner. La réussite de l’examen est corrélée à une 

Fréquence Cardiaque (FC) régulière et lente, nécessitant parfois le recours à une 
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prémédication. Les artefacts de mouvement chez les patients tachycardes ou 

arythmiques constituent une limite à l’analyse des artères coronaires. Pour pallier ce 

manque de Résolution Temporelle (RT), différentes stratégies sont adoptées : soit une 

acquisition plus rapide tout en multipliant le nombre de source (« stratégie du bitube »), 

soit l’utilisation d’algorithme de correction des mouvements (ACM). 

Ce type d’algorithme améliore effectivement la qualité image, la précision diagnostique 

et la confiance diagnostique selon de nombreuses études (6,7). Une étude 

expérimentale réalisée par le vendeur du logiciel SnapShot Freeze® (SSF) s’intéresse 

à la capacité de détecter les sténoses coronaires par l’ACM (8). Aucune donnée 

expérimentale indépendante ne permet d’évaluer l’efficacité de l’ACM SSF pour 

mesurer le degré de sténose. Il existe à notre connaissance une seule étude 

prospective multicentrique comparant le SSF et les reconstructions classiques en 

rétroprojetion filtrée ou Filtered Back Projection (FBP) à la coronarographie pour 

l’évaluation des sténoses, dans une population à risque coronaire élevé (7). L’intérêt 

du coroscanner dans la prise en charge diagnostique de la coronaropathie réside dans 

l’excellente valeur prédictive négative de 99%, chez les patients à risque coronaire 

intermédiaire (9). C’est pourquoi il est important de ne pas conclure à tort à l’absence 

de sténose sur des images reconstruites avec un ACM. Nous souhaitons donc évaluer, 

à travers une étude expérimentale sur un fantôme dynamique, la détection des 

sténoses coronariennes avec le SSF. 
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2. Anatomie et mouvements des artères coronaires (10,11) 

 

Figure 1. Représentation sur une vue 3D volume rendering des trois principaux 
vaisseaux coronaires 

Cx = artère circonflexe; IVA = artère interventriculaire antérieure; TC = Tronc commun. 

 

a. Anatomie 

Les artères coronaires proviennent de l’aorte thoracique ascendante et naissent 1 à 2 

cm au-dessus des valves aortiques depuis le renflement de la partie initiale de l’aorte 

(le sinus aortique). Elles assurent la vascularisation du myocarde, qui est terminale.  
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La perfusion myocardique est réalisée en diastole, en raison de l’obstruction des ostia 

des artères coronaires par les feuillets valvulaires lors de l’ouverture de la valve 

aortique pendant la systole. 

Dans la disposition modale il y a deux artères coronaires : une droite et une gauche, 

naissant respectivement de leur sinus aortique. Il existe trois vaisseaux principaux. 

Deux naissent d’un tronc commun : l’artère Interventriculaire Antérieure (IVA) et 

l’artère Circonflexe (Cx), et le troisième correspond à l’artère Coronaire Droite (CD) 

(figure 1). 

Ces artères sont positionnées à la surface du myocarde, et leur environnement est 

formé par de la graisse épicardique qui les protège des frictions dues au mouvement 

myocardique.  

Leur trajet forme deux couronnes perpendiculaires, à l’origine de leur dénomination. 

L’une circule dans les sillons inter ventriculaires (long axe du cœur), et l’autre dans les 

sillons inter-atrio-ventriculaires (petit axe du cœur). 

Afin de simplifier l’étude des artères coronaires, une classification en 16 segments est 

proposée par l’American Heart Association (12). 

 La CD provient du sinus coronaire antérieur droit, puis donne un premier 

segment en avant et à droite (segment 1). Une branche part vers l’avant 

depuis ce segment pour l’infundibulum pulmonaire (artère du conus) et 

une autre vers l’arrière en direction du nœud sino-atrial. La CD suit 

ensuite le sillon atrio-ventriculaire droit et forme un virage (genu 

superius) pour longer le bord droit du cœur via un deuxième segment 

vertical (segment 2). Elle poursuit ensuite sur la face diaphragmatique 
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du cœur (segment 3) pour se diriger vers le croisement des sillons atrio-

ventriculaires, inter-ventriculaire et inter-atrial. 

Lorsque la CD est dominante (80% des cas), elle donne deux branches 

terminales : 

o L’artère interventriculaire postérieure (segment 4) se dirigeant vers la 

pointe du cœur dans le sillon inter-ventriculaire postérieur. 

o L’artère rétroventriculaire postérieure à la face postérieure du 

ventricule gauche. 

 

 L’artère coronaire gauche provient du sinus aortique gauche donnant le 

tronc commun (segment 5). Il est situé en arrière du tronc pulmonaire et 

rapidement il se divise en deux branches principales l’IVA et la Cx. 

o L’IVA se dirige en avant entre l’artère pulmonaire et l’auricule gauche 

dans le sillon inter-ventriculaire antérieur vers la pointe du cœur. La 

première partie proximale correspond au segment 6. Elle distribue 

ensuite sa première branche diagonale (segment 9) et se poursuit 

dans sa partie dite intermédiaire (segment 7) jusqu’à la naissance de 

la deuxième diagonale (segment 10), puis elle se termine par sa 

portion distale (segment 8). 

o La Cx (segments 11 et 13), va contourner le bord gauche du cœur en 

se dirigeant dans le sillon inter-atrio-ventriculaire gauche. Elle donne 

au passage plusieurs branches nommées marginales pour la paroi 

latérale du ventricule gauche (segments 12 et 14). 
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Dans certains cas, il existe une trifurcation du tronc commun, donnant 

naissance à une artère dite bissectrice (segment 16) destinée à la paroi 

antérolatérale du ventricule gauche. 

La dominance est assurée par l’artère coronaire gauche dans 10% des 

cas via la Cx qui donne l’artère interventriculaire postérieure (segment 

15 dans cette disposition). La vascularisation est équilibrée dans 10% 

des cas. 

Les artères coronaires sont des vaisseaux de petite taille avec une variabilité 

importante selon l’âge, le sexe et le segment considéré (13). Le tronc commun mesure 

de 3 à 6 mm de diamètre et l’IVA, la CD, et la CX de 2 à 4mm en moyenne. La tortuosité 

est variable, globalement plus importante chez la femme. 

b. Mouvement 

Le mouvement des artères coronaires est complexe et constitue le véritable défi du 

coroscanner. S’il est facile de s’affranchir des mouvements respiratoires avec une 

acquisition en apnée, il est en revanche impossible de s’affranchir du mouvement 

cardiogénique. Celui-ci engendre un mouvement variant principalement selon les 

artères considérées, la phase du cycle et la FC. Les vitesses et les amplitudes de 

déplacement des artères coronaires ont été étudiées chez l’adulte par différentes 

modalités (angiographie, IRM ou scanner) (Tableau 1). 
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 Système 
(résolution 
temporelle) 

Artère coronaire droite Artère coronaire gauche 

  Vitesse 
(mm/s) 

Déplacement 
(mm) 

Vitesse 
(mm/s) 

Déplacement 
(mm) 

Achenbach 
et al. 
2000 (14) 

EBCT, axial  
(50 ms) 

69.4 ± 22.5  Cx 48.4 ± 15 
IVA 22.4 ± 4 

 

Husmann 
et al. 2007 
(15) 

Coroscanner, 
3D (165 ms) 

35.8 ± 2.8  Cx 24.9 ± 2.5 
IVA 20.2 ± 2.3 

 

Hofman et 
al. 1998 
(16) 

IRM, axial  
(30 ms) 

 25 ± 5  9 ± 1 

Shechter et 
al.  2006 
(17) 

Angiographie 
biplan,  
(33 ms) 

70 ± 14 26 ± 3 Cx 57 ± 10 
IVA 47 ± 9 

8 ± 2 

Lu et al. 
2001 (18) 

EBCT, axial  
(50 ms) 

35.6 ± 23.8  Cx 22.1 ± 9.8 
IVA 16.8 ± 18.8 

 

 

Tableau 1. Vitesse et amplitude de déplacement des artères coronaires 

Cx = artère circonflexe; EBCT = Electron Beam Computed Tomography; IVA = artère 

interventriculaire antérieure. 

 

 

 La CD est l’artère la plus mobile avec une vitesse maximale de 70 mm/s et une 

amplitude de déplacement de 25 mm. A cette vitesse, si l’on tolère un déplacement de 

1 mm lors de l’acquisition de l’image (ce qui représente déjà une marge d’erreur 

importante considérant la taille des vaisseaux cardiaques), il est facile de déterminer 

la RT minimale nécessaire du système. Elle correspond au temps que met la CD pour 

effectuer 1 mm à la vitesse de 70 mm/s, soit 14,28 ms (1x1000/70).  

D’autre part, le mouvement des artères coronaires n’est pas régulier au cours du cycle. 

Pour éviter tout artefact cardiogénique, il faudrait dans l’idéal acquérir l’ensemble de 

la hauteur cardiaque durant une phase où le mouvement des artères coronaires est le 

plus faible (phase de repos concomitante).  
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Il existe deux phases d'immobilité des artères coronaires lors du cycle cardiaque 

(figure 2) : 

 A environ 35% de l'espace R-R (en fin de systole), correspondant à la 

phase de relaxation isovolumique. 

 A environ 75% de l’intervalle R-R (en milieu-fin de diastole), 

correspondant à la phase de diastasis (remplissage lent passif). 

 

 

Figure 2. Vitesse de déplacement en mm/s des différents segments coronaires 
en fonction du cycle d’après Husmann et al. (15)   

 

 

 

 

 

mm/s 

% intervalle R-R 
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Enfin, le profil de mouvement des vaisseaux cardiaques varie aussi avec la FC (15) 

(figure 3).  

 

Figure 3. Vitesse de déplacement globale des coronaires en mm/s en fonction 
du cycle selon la fréquence cardiaque d'après Husmann et al. (15) 

 

Lorsque le rythme est lent et régulier, autour de 60 Battements Par Minutes (BPM), la 

phase d’immobilité la plus longue est le milieu de la diastole aux alentours de 70% de 

l’intervalle R-R (19). 

Lorsque la FC augmente, vers 70 BPM, la diastole diminue et en particulier sa phase 

de diastasis pour complètement disparaître, au-delà de 80 BPM (14–17,19,20). En fin 

de systole une phase d’immobilité relative reste présente avec l'augmentation de la 

FC. Il est donc en théorie plus bénéfique de cibler cette phase en cas de FC élevée 

(21). 

 

 

 

mm/s 

% intervalle R-R 
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3. Place du coroscanner dans la coronaropathie 

Les indications cliniques du coroscanner dans le cadre du bilan de la maladie coronaire 

sont désormais bien établies et inscrites clairement dans les recommandations 

récentes de la Société européenne de cardiologie (5). La principale indication du 

coroscanner dans l’arbre décisionnel diagnostique est le bilan de précordialgies chez 

le patient stable et ayant un risque coronarien intermédiaire. Le coroscanner a un 

intérêt dans le dépistage initial de la maladie coronaire car il possède une excellente 

valeur prédictive négative, estimée à 99% (22). Il évite donc chez un grand nombre de 

patients présentant un risque coronarien intermédiaire et une douleur thoracique la 

réalisation d’une coronarographie qui serait normale. Il trouve également sa place en 

seconde intention lorsque les examens standards ne sont pas contributifs, en 

particulier le test d’effort (5). 

Plus récemment la société européenne de cardiologie a également précisé le rôle du 

coroscanner dans la prise en charge diagnostique du syndrome coronarien aigu (23). 

Il peut être réalisé en cas d’ElectroCardioGramme (ECG) et/ou de cycle de dosage de 

troponine non contributif afin d’exclure une coronaropathie chez les patients à faible 

risque ou risque intermédiaire de maladie coronarienne. L’examen doit être réalisé 

dans les 3h à 48h. Cela représente une large population chez qui en l’absence 

d’exploration le taux de survenue à court terme d’un infarctus ST+ est de 2%, 

d’infarctus non ST+ 1 à 6% et d’angor instable de près de 4% (24). Le suivi de la 

cohorte ROMICAT 1 montre que le taux de survenue d’un événement reste nul à 2 

ans chez les patients avec un coroscanner initalement normal (25). Cela illustre 

l’intérêt de la valeur prédictive négative élevée du coroscanner. Cependant des études 

récentes mettent en évidence, chez des patients avec une prévalence de 

coronaropathie de 50% (correspondant à un risque coronarien intermédiaire haut), une 
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valeur prédictive du coroscanner plus faible : 83% (26). Ces résultats s’expliquent 

notamment par une discordance sur l’évaluation des sténoses coronaires aux 

alentours de 50%. A contrario lorsque l’on évalue des sténoses peu serrées ou très 

serrées les taux de faux positifs et de faux négatif diminuent (27).  

La quantification du degré de sténose est un élément important pour la prise en charge 

et la poursuite des investigations. Il est ainsi primordial de pouvoir estimer de manière 

fiable les sténoses coronariennes sur un coroscanner. La sténose peut être évaluée 

sur les coupes 2D curvilignes et surtout sur les coupes petit axe de manière visuelle 

(semi-quantitative) ou quantitative. Les mesures quantitatives sont soit :  

 La mesure des diamètres (moyen, minimum et maximum). 

 La mesure surfacique de la lumière.  

Le degré de sténose se mesure par rapport au segment sain de référence en amont 

ou en aval. 

La réalisation des mesures est soit : 

 Automatique : les logiciels de reconstructions réalisent une extraction de la 

lumière et une estimation du centre du vaisseau. Une mesure coupe à coupe 

en petit axe et une estimation objective du degré de sténose peuvent être 

réalisées.   

 Manuelle : en cas d’artefact important (de blooming en particulier). 

La précision de ces mesures dépend de la qualité de l’acquisition (opacification du 

vaisseau, mouvement et résolution spatiale). La mesure automatisée a une tendance 

à la surestimation de la sténose et il faut préférer le calcul de la lumière résiduelle sur 

les coupes orthogonales avec un seuil de significativité décrit comme inférieur à 4 mm² 

(28,29). 
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La sténose du tronc commun étant une lésion à haut risque parfois difficile à visualiser 

en coronarographie, le coroscanner a un intérêt majeur dans cette topographie avec 

une sténose considérée significative si la surface est inférieure à 6mm² (28). 

Le plus souvent le degré de sténose est rendu avec une interprétation semi 

quantitative plutôt que chiffrée. 

Les autres indications reconnues du coroscanner sont l’évaluation des anomalies de 

naissance ou de trajet des artères coronaires, le bilan pré opératoire de valvulopathie, 

le contrôle de pontages coronaires, l’évaluation de la charge calcique. 

 

 

4. Principe et défis techniques du coroscanner 

Le coroscanner est une modalité d’imagerie utilisant les rayons X qui permet d’évaluer 

les artères coronaires. Il s’agit actuellement d’une étude morphologique des principaux 

vaisseaux du cœur. La taille des artères coronaires et les mouvements cardiaques (cf 

I.2.) imposent une RT et une résolution spatiale qui ont initialement freiné le 

développement du coroscanner en raison des artefacts générés. La coronarographie, 

bien qu’étant une technique de projection en deux dimensions, bénéficie d’une 

excellente résolution spatiale (200 µm) et temporelle (5 ms) particulièrement adaptées 

à l’imagerie cardiaque. L’arrivée sur le marché au début des années 2000 des 

scanners multidétecteurs et l’amélioration du temps de rotation du tube ont permis au 

coroscanner de trouver sa place dans l’arsenal diagnostique de la coronaropathie. 
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a. Déroulement de l’examen 

Il faut s’affranchir des mouvements respiratoires. L’acquisition s’effectue pendant une 

période d’apnée. Le patient ne doit pas consommer d’excitants avant (café ou tabac 

par exemple). Le déroulement de l’examen est clairement expliqué, la coopération 

étant indispensable (apnée). Une voie d’abord veineuse de bon calibre est mise en 

place pour assurer un bon débit lors de l’injection. Le patient est ensuite installé en 

décubitus dorsal sur la table du scanner et les électrodes sont positionnées sur la peau 

pour obtenir un tracé avec une amplitude d’onde R suffisante. 

Afin d’éviter les artefacts cinétiques une prémédication peut être nécessaire en cas de 

FC trop élevée, après vérification du rythme cardiaque lors des tests d’apnée. Le but 

de cette prémédication est de diminuer et surtout stabiliser la FC autour de 60 BPM. 

Le plus souvent un béta-bloquant est utilisé avant l’acquisition en respectant les 

contre-indications (bradycardie sévère, bloc auriculoventriculaire, asthme, BPCO, 

insuffisance cardiaque sévère, rétrécissement aortique serré, artériopathie oblitérante 

des membres inférieurs, syndrome de Raynaud).  

Les vasodilatateurs oraux peuvent être utilisés, notamment la trinitrine sublinguale, en 

dehors des contres indications habituelles. La vasodilation permet une meilleure 

qualité d’image et de s’affranchir des éventuels spasmes qui pourraient être 

considérés comme de réelles sténoses. 

L’examen est réalisé avec injection de produit de contraste iodé. Il est nécessaire 

d’avoir un contraste élevé dans les artères coronaires avec une atténuation supérieure 

à 300 Unités Hounsfield (UH) pour améliorer le rapport signal sur bruit. L’atténuation 

doit rester inférieure à 500 UH pour permettre la détection d’éventuelles plaques 

calcifiées.  
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On utilise un produit de contraste à forte concentration (350 à 400 mg d’iode/ml), avec 

une quantité adaptée au poids du patient (1 à 1,5 ml/kg) allant en pratique de 70 à 95 

ml. Le débit d’injection est élevé entre 4 et 6 ml/s, avec un protocole d’injection 

biphasique ou triphasique associant une injection intermédiaire de produit de contraste 

diluée à 50% puis 50ml de sérum physiologique. Ce type de protocole permet un 

lavage des cavités cardiaques droites et limite les artefacts de durcissement sur 

l’artère coronaire droite. L’acquisition se fait lorsqu’un rehaussement de 100 UH est 

atteint dans l’aorte thoracique ascendante.  

En dehors de l’analyse des artères coronaires, une deuxième acquisition peut être 

réalisée entre 5 et 10 minutes pour étudier le contenu des cavités cardiaques 

(recherche de thrombus) ou pour visualiser le rehaussement tardif du myocarde (en 

cas de nécrose, d’inflammation ou de fibrose). 

b. La dose 

Les paramètres d’acquisition ont une influence directe sur la dose. Effectivement la 

dose est proportionnelle à la charge (intensité du courant appliqué au tube multipliée 

par la durée), exprimée en milliampère-seconde (mAs). Elle est aussi proportionnelle 

au carré de la tension appliquée au tube, exprimée en kilovolt (kV). La tension 

détermine l’énergie et la charge la quantité de photons incidents. La collimation fait 

également varier la dose.  

La diminution de la dose est un enjeu majeur d’une part vis-à-vis du risque lié à 

l’exposition aux rayonnements ionisants et d’autre part pour rester concurrentielle par 

rapport aux autres techniques d’imagerie cardiaque non irradiante. Ainsi adapter le 

kilovoltage au poids du patient et diminuer la charge tout en conservant une qualité 

diagnostique suffisante permet de réduire la dose.  
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Les rayonnements ionisants interagissent avec les cellules des tissus et sont 

responsables de cassures des brins d’ADN. En cas de réparation anormale du matériel 

génétique ou en l’absence de réparation deux types d’effets biologiques apparaissent:  

 Les effets déterministes liés à la mort cellulaire, sont présents de manière 

systématique à un certain seuil. Ils sont précoces, visualisés pour des doses 

élevées et augmentent avec la dose.  

 Les effets dits stochastiques, sont aléatoires et compatibles avec la survie 

cellulaire. Ils sont responsables principalement de cancers. Pour les effets 

stochastiques, il n’y a pas de dose seuil. Les effets surviennent après un temps 

de latence et la probabilité d’apparition augmente avec la dose reçue. 

La dose délivrée par un examen est exprimée en milligrays par centimètre (mGy/cm) 

et correspond au produit dose longueur. Elle est calculée à partir de l’index de dose 

scanographique ou Computed Tomographic Dose Index CTDI, qui se définit par la 

dose absorbée (mesurée sur fantôme) pour une épaisseur de coupe donnée, 

rapportée à la longueur explorée. Le CTDI est pondéré par la charge, la tension, la 

collimation et le pitch. Afin d’exprimer le risque à long terme des rayonnements 

ionisants, on utilise la dose efficace, exprimée en sievert (Sv). Cette unité de 

quantification du risque concerne les effets stochastiques. Elle est pondérée en 

fonction de la région explorée (0,017 pour le thorax). 

Actuellement la dose efficace délivrée pour un coroscanner varie entre 3 et 15 mSv en 

fonction des machines et de l’optimisation des paramètres d’acquisition. La dose 

d’irradiation naturelle en France est en moyenne de 2,5 mSv par an. 

L’utilisation du coroscanner répond au principe ALARA « As Low As Reasonably 

Achievable ». Ce qui implique que tout examen irradiant doit être justifié, avec un 
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bénéfice attendu de l’examen supérieur au risque potentiel lié à l’exposition des rayons 

X. Ainsi tout examen doit bénéficier d’une optimisation de la dose délivrée pour qu’elle 

soit la plus faible possible tout en restant suffisante pour l’interprétation. 

c. Reconstruction classique des images 

 La reconstruction classique des images à partir des données d’absorptiométrie des 

scanners utilise le FBP, basé sur des approximations majeures. Chaque projection est 

épandue sur la matrice de reconstruction avec le même angle qu’à l’acquisition. Une 

sommation s’effectue pour chaque pixel au fur et à mesure de la rétroprojection. 

L’intérêt est de simplifier le calcul des images, mais le principal inconvénient est la 

contamination des pixels adjacents par le pixel d’intérêt reconstruit avec génération 

d’un bruit important (30).  

La méthode de reconstruction itérative a bénéficié des progrès des calculateurs pour 

être désormais utilisée en clinique dans une approche hybride (30). Elle modélise les 

causes du bruit (morphotype du patient, fluctuation statistique des photons…) dans les 

projections acquises pour ensuite le réduire dans la reconstruction des données brutes 

via plusieurs itérations (principe ASIR™, General Electric Healthcare GE®). D’autres 

approches consistent à utiliser une image reconstruite ou une image anatomique de 

référence qui est « nettoyée » progressivement par boucle itérative (IRIS™, Siemens ; 

iDose™, Philips ; AIDR™, Toshiba).  
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d. La résolution spatiale 

La petite taille des artères coronaires est une limite du coroscanner. La résolution 

spatiale est la capacité à distinguer deux points proches comme étant deux points 

distincts. Elle dépend de plusieurs paramètres en imagerie scannographique.  

 La résolution spatiale axiale dépend de la taille du pixel de la matrice de 

reconstruction, qui est fonction du champ de vue et du nombre de lignes et 

colonnes de la matrice (512 x 512 généralement). Elle est limitée à l’acquisition 

par le nombre et la taille des détecteurs par rangée.  

 La résolution spatiale longitudinale dépend de l’épaisseur nominale de coupe, 

limitée par l’épaisseur d’un détecteur.  

Il existe également une influence du nombre de projections par rotation à la vitesse la 

plus élevée du statif.  

La résolution spatiale est très correcte actuellement en scanner même si elle est 

inférieure à celle de l’angiographie invasive. Elle atteint en théorie avec des techniques 

de foyer flottant et des détecteurs haute définition Gemstone (GE®)  0.23 mm (31). 

Néanmoins, la différence entre une sténose de 40% et 60% sur une artère de 2 à 3 

mm est de l’ordre de 0,4 mm soit la résolution spatiale maximale du scanner avec une 

lumière résiduelle représentée par quelques voxels. 

e. La résolution temporelle 

Les scanners utilisés pour l’imagerie cardiaque possèdent une RT allant de 170 ms 

pour les scanners 64 détecteurs monotube, 140 ms pour les scanners 256 détecteurs 

à 66 ms pour la dernière génération de scanner bitube (32). 
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Dans ces conditions, la réalisation du coroscanner sur un matériel 64 détecteurs 

monotube doit se faire lors d’un moment de déplacement minimal des artères 

coronaires. De plus il convient de maintenir une bonne résolution en contraste en 

conservant un temps d’acquisition court et également de limiter l’irradiation. 

Les techniques de reconstruction et les paramètres d’acquisition influencent la RT. 

 Largeur de couverture 

Un scanner avec une largeur de couverture de 16 cm permet d’acquérir l’ensemble du 

cœur lors d’une acquisition. La RT du système est égale dans ce cas à la durée 

d’acquisition de l’examen. Sur les scanners 64 détecteurs, plusieurs passages sont 

nécessaires pour couvrir toute la hauteur du cœur. La RT du système est égale alors 

à la durée pour l’acquisition d’une boite couvrant une partie du cœur. 

 Techniques de reconstruction 

Lors des reconstructions standards, il est nécessaire d’acquérir 360° des données 

pour créer une coupe. La RT étant alors égale au temps de rotation du tube. 

Actuellement les algorithmes de reconstruction permettent de former une coupe à 

partir de 180° d’acquisition. Il s’agit de la technologie dite « half scan ». Dans ce cas 

de figure la RT correspond au temps de rotation du tube divisée par deux (32). 

Il existe également une approche dite « multisegmentaire » ou segmentation 

temporelle. Elle consiste en l’acquisition des données d’une coupe sur plusieurs cycles 

consécutifs (par exemple trois segments de 60° acquis sur trois cycles cardiaques 

consécutifs). La RT est améliorée par un facteur correspondant à deux fois le nombre 

de segments d’acquisition en utilisant de manière conjointe la technologie « half 

scan ». Cette approche est séduisante mais nécessite une position similaire du cœur 
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entre chaque cycle et augmente le temps d’acquisition. Cette technique est 

intéressante lorsque le scanner possède une large couverture des détecteurs, 

suffisante pour couvrir le massif cardiaque en un passage (31,32). 

 Le pitch 

Le pas de l’hélice ou pitch (rapport entre la distance d’avance de table lors d’une 

rotation et la couverture des détecteurs dans l’axe des Z) correspond à l’étirement de 

l’hélice. Lorsque l’avancée de la table lors d’une rotation est égale à la hauteur de 

couverture des détecteurs le pitch est de un.  

Lorsque l’avancée de table lors d’une rotation est inférieure à la hauteur de couverture 

des détecteurs le pitch est inférieur à un. L’hélice se comprime avec apparition de 

zones de superposition.  

A l’inverse lorsque l’avancée de table lors d’une rotation est supérieure à la hauteur 

de couverture des détecteurs, l’hélice s’étire et le pitch est supérieur à un. Il existe des 

intervalles libres avec moins de 360° de données acquises sur une coupe. Des 

algorithmes permettent de reconstituer l’image jusqu’à un pitch de 1,5. Un pitch élevé, 

associé à une rotation rapide du tube et une grande couverture de détecteur permet 

donc d’avoir un temps d’acquisition faible afin de s’affranchir d’éventuels mouvements. 

 Mode de synchronisation à l’ECG (figure 4) 

Le coroscanner est un examen synchronisé à l’ECG, pour repérer les ondes R. Cela 

permet de cibler les phases du cycle les moins mobiles. 
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Mode  Représentation schématique  

Rétrospectif 

 

Acquisition 

hélicoïdale  

Rétrospectif 

avec 

modulation 

de la dose  

Prospectif 

 

Acquisition 

séquentielle 

 

Plusieurs 

cycles 

 

“Step and 

shoot” 

 

 

Prospectif 

Large 

détecteur 

 

Acquisition 

séquentielle 

  

Un cycle 

 

Prospectif 

bitube  

 

hélicoïdal  

 

Un cycle 
 

 

Figure 4. Synthèse des techniques d’acquisition et de synchronisation à l’ECG 
lors d’un coroscanner 
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Il existe deux types de synchronisation : 

 La synchronisation ECG rétrospective se fait avec une acquisition hélicoïdale 

sur toute la durée du cycle cardiaque, avec un pitch faible permettant un 

chevauchement des hélices. En effet pour chaque coupe il est nécessaire 

d’avoir des données pour l’ensemble du cycle cardiaque. La reconstruction des 

images se fait de manière rétrospective en les synchronisant au signal ECG 

enregistré. Il est ainsi possible d’obtenir n’importe qu’elle phase du cycle 

cardiaque et de réaliser des reconstructions en 4D. L’inconvénient est 

l’importance de la dose délivrée. 

 La synchronisation ECG prospective permet un déclenchement de l’acquisition 

des images à un moment précis du cycle cardiaque par rapport à l’onde R. Il 

faut définir à priori une phase du cycle où les artères coronaires sont les moins 

mobiles (cf I.2).  

En mode prospectif, l’acquisition est souvent séquentielle. Sur les scanners les plus 

récents avec une large couverture de détecteur (256 GE® Revolution par exemple) un 

seul passage suffit à acquérir le volume d’intérêt en mode séquentiel. Sur des 

scanners 64 détecteurs plusieurs passages en acquisition séquentielle (déplacement 

de table) sont nécessaires à la couverture du cœur. Il y a un arrêt de l’émission des 

rayons X entre chaque pallier (technique « step and shoot »). Cela allonge la durée 

d’acquisition et nécessite une FC basse pour éviter les artefacts (à type de pile). 

L’intérêt est une forte réduction de la dose délivrée.  

Un constructeur propose une acquisition prospective avec un pitch élevé (grâce à la 

présence de deux tubes de rayons X) et un déplacement de table rapide. Il est ainsi 
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possible de couvrir le massif cardiaque sur un seul battement avec une couverture de 

64 détecteurs. 

Il existe des alternatives entre ces deux types de synchronisation. Un mode rétrospectif 

allégé consiste à moduler la dose émise sur le cycle en fonction de l’ECG. L’émission 

des rayons X est réduite de 80% lors des phases non cibles (avec diminution du 

rapport signal sur bruit) et est maximale lors de la phase cible pour l’exploration des 

coronaires. La dose effective est diminuée de 30 à 50% par rapport à une acquisition 

rétrospective classique.  

Il est possible lors d’une acquisition prospective de générer manuellement l’acquisition 

des phases en amont et en aval de la phase cible choisie (« padding ») en augmentant 

le temps d’émission des rayons X de 80 ms à 200 ms maximum. En cas d’artefact 

important sur la phase cible, une phase adjacente peut éventuellement se montrer plus 

analysable (21). L’irradiation est en revanche augmentée (45% à chaque 

augmentation de 100 ms) (33). 

Le choix entre ces différents modes de reconstruction est guidé par la FC (34). Si la 

RT de l’appareil est supérieure à 130 ms et la FC supérieure à 75 BPM, une acquisition 

avec synchronisation rétrospective à l’ECG est le plus souvent réalisée, selon le 

principe ALARA. 

Actuellement on considère que la présence d’une arythmie ou une tachycardie sont 

une contre-indication à la réalisation d’un coroscanner sur un scanner 64 détecteurs 

monotube. En effet le manque de RT ne permet pas d’obtenir des images de qualité 

diagnostique. Les innovations techniques pourraient lever cette barrière. 
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5. Innovations techniques pour améliorer la résolution temporelle  

La RT d’un scanner peut être définie de manière simple comme sa capacité à figer le 

mouvement. Intuitivement la première technique est d’acquérir plus rapidement les 

données en augmentant la vitesse de rotation du statif. Des contraintes mécaniques 

importantes, avec augmentation du nombre de G (G=9.81m.s-1), limitent les 

constructeurs. Par exemple la force centrifuge pour un tube à 65cm du centre de 

rotation est de 3G pour un temps de rotation de une seconde et de 30G pour un temps 

de rotation de 0,33 seconde (35). Le temps de rotation est aujourd’hui limité, compris 

entre 270 à 350 ms sur les machines performantes. Un constructeur annonce une 

commercialisation prochaine d’un scanner avec une rotation en 200 ms (force de 70G). 

La RT maximale est égale à la moitié de ce temps de rotation grâce à la reconstruction 

« half scan » (entre 135 et 175 ms).  

Il existe actuellement deux solutions différentes pour augmenter la RT du 

coroscanner : le scanner bitube et l’utilisation d’ACM. 

a. Le scanner bitube 

Un nouveau mode d’acquisition double source ou bitube créé par Siemens® est arrivé 

sur le marché en 2005. Le scanner double source est une technique qui utilise deux 

tubes de rayons X et deux détecteurs positionnés à 90°. Plusieurs modes d’utilisation 

sont possible avec ce système (36) : 

 En mode classique lorsqu’un seul tube est utilisé (scanner simple source et 

simple énergie) 

 En mode double énergie lorsque les deux tubes émettent des photons 

d’énergies différentes, (scanner double source et double énergie) 
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 En mode bitube lorsque les deux tubes sont utilisés avec le même niveau 

d’énergie (scanner double source et simple énergie) 

En cas d’utilisation double source et simple énergie, un quart de rotation est suffisant 

pour acquérir les données d’une coupe en utilisant le principe de reconstruction « half 

scan » pour chaque tube. Le temps d’acquisition est divisé par deux et la RT descend 

à 66 ms sur la dernière génération de scanner bitube (31).  

De plus la présence d’un deuxième tube permet de réaliser des acquisitions avec un 

pitch élevé (jusqu’à 3,4) en synchronisation prospective, avec une acquisition sur une 

seule diastole en 250 ms. 

Ces scanners restent peu développés en raison d’un coût élevé. 

b. Les algorithmes de correction des mouvements 

En dehors des innovations matérielles, des solutions logicielles ont été proposées ces 

dernières années. L’utilisation d’algorithmes pour améliorer la RT est une proposition 

intéressante car le coût est plus faible qu’un scanner bitube.  

Le constructeur Thoshiba® propose un algorithme avec recalage rigide des coronaires 

via une estimation globale du mouvement cardiaque qui permet de réduire les artefacts 

de mouvement (37). GE® sur le même principe propose un recalage non rigide 

adaptatif segment par segment appelé SSF (38). Siemens® a également une solution 

logicielle avec une approche différente. Appelé iTRIM™, le logiciel propose une 

amélioration de la RT en reconstruisant l’image sur moins d’une demi rotation. Le 

manque d’information nécessaire pour reconstruire l’image est ensuite compensé par 

plusieurs itérations à partir des données acquises sur une fenêtre temporelle plus 

large. Cette technique permet d’améliorer la RT jusqu’à 50 ms (39). 
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6. L’algorithme SnapShot freeze® 

                                                  

  

Figure 5. Principe de l’algorithme SnapShot Freeze® 

Etape 1 : Multiphase = création de 3 phases du cycle cardiaque successives. Etape 2 : 

Tracking = extraction de l’arbre coronaire pour chaque phase. Etape 3 : Estimation du 

mouvement = détermination du vecteur de déplacement du vaisseau entre les phases. Etape 

4 : Compensation du mouvement = recalage non rigide de l’arbre coronaire de la phase cible 

voxel par voxel en fonction des vecteurs de l’étape 3. 
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L’approche proposée par le constructeur GE® est d’utiliser un ACM (SSF) à partir des 

données acquises sur des scanners monotubes avec une vitesse de rotation de 270 à 

350 ms en général. 

Le principe de cet algorithme est d’utiliser trois phases consécutives du cycle 

cardiaque en utilisant un padding (80 ms minimum cf I.4.e) pour générer une image 

avec correction des artefacts de mouvement des artères coronaires.  

Le processus de l’algorithme est protégé par un brevet industriel (40). Les principales 

étapes de traitement de l’image sont néanmoins abordées dans les différents articles 

de la littérature (38,41,42) et résumées dans la figure 5.                           

Les 3 phases du cycle générées par rétroprojection filtrée classique sont traitées hors 

ligne (étape 1). Une extraction automatique des artères coronaires (tracking) est 

réalisée sur les 3 phases (étape 2). L’algorithme utilise les informations adjacentes 

d’un seul cycle pour déterminer le déplacement des vaisseaux coronaires sur ces trois 

phases (à la fois la direction et la vitesse) (étape 3). Le logiciel peut alors prédire la 

position à une phase cible du cycle et compenser les artefacts de mouvements 

résiduels (étape 4).  

La spécificité de l’algorithme réside dans sa capacité à corriger le mouvement 

localement et non de manière globale sur l’ensemble de l’image. Il existe sur l’image 

finale une correction complexe avec un recalage non rigide des données selon le 

mouvement de chaque vaisseau et chaque segment (correction voxel par voxel). 

L’algorithme se réfère aux données d’acquisition d’un seul cycle et n’est donc pas 

soumis au changement de position ou irrégularités comme dans les techniques 

multisegmentaires. 
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L’utilisation de 3 phases adjacentes du cycle permet d’améliorer artificiellement la RT. 

En effet les études menées par le constructeur comparant les images générées par 

SSF avec rotation du tube à 350 ms sur fantôme physique et les images d’acquisition 

simulant un tube avec rotation de 58 ms sont similaires (même qualité image) (43). La 

conclusion de l’étude du constructeur est donc que l’utilisation de l’algorithme est 

similaire à l’utilisation d’un scanner avec une rotation de tube à 58 ms permettant 

d’atteindre une RT effective de 29 ms. Cette technique semble donc la plus 

performante à ce jour par rapport aux autres solutions proposées (figure 6). 
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Figure 6. Résumé des différentes solutions matérielles et logicielles pour 
améliorer la Résolution Temporelle. 

1 = reconstruction « half scan »; 2 = reconstruction multisegmentaire; 3 = SnapShot Freeze® 
(SSF); 4 = Iterative Temporal Resolution Improvement Method™ (iTRIM); ACM = Algorithme 
de correction des mouvements; N = nombre de cycle; RT = Résolution Temporelle.  
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7. Problématique 

Le SSF semble améliorer théoriquement la RT, néanmoins le principe de l’algorithme 

est basé sur l’utilisation d’images qui possèdent intrinsèquement des artefacts 

cinétiques (figure 7). 

 

Figure 7. Correction des artefacts à l’aide du SnapShoot Freeze® 

Artefact de mouvement sur l’artère coronaire droite (a). Disparition de l’artefact de mouvement 

(b) avec des contours réguliers et un vaisseau plus homogène à l’aide de l’algorithme 

SnapShoot Freeze®. 

 

Si l’amélioration de la qualité image est assez décrite dans la littérature, le bénéfice en 

termes de précision diagnostique est moins évident. De plus il est difficile d’évaluer la 

précision du logiciel pour la détection des sténoses coronariennes en routine clinique 

(comparaison à la coronarographie). Si une étude a déjà été menée par le constructeur 

sur un modèle expérimental (8), aucune étude indépendante n’existe à notre 

connaissance. Nous pouvons donc nous interroger sur la validité des images traitées 

par le logiciel.  La réalisation de coroscanner sur des modèles simulant des vaisseaux 

sténosés en mouvement et en connaissant la valeur réelle de la sténose à l’arrêt 

permet d’estimer l’erreur de mesure et de comparer le SSF aux reconstructions FBP. 
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8. Objectif de l’étude 

L’objectif de l’étude est d’évaluer, à travers un modèle expérimental, la qualité image, 

la précision diagnostique et la variabilité aux variations de FC du coroscanner avec 

utilisation de l’algorithme SSF par rapport aux reconstructions classiques FBP. 

 

I. Matériels et Méthodes 

1. Description du fantôme dynamique 

Nous avons utilisé un fantôme cardiaque dynamique couplé à un simulateur de 

mouvement en trois dimensions (QRM-Sim4D-Cardio; Quality Assurance in Radiology 

and Medicine, Moehrendorf, Germany) (44). Cet outil a été utilisé dans plusieurs 

études de la littérature pour évaluer le score calcique (45) ou encore les performances 

du scanner bitube (46). Le simulateur de mouvement permet une amplitude de 

déplacement de 80 x 40 x 80 mm (dans les plans x, y et z) et une fréquence maximale 

de 3Hz, créant ainsi des simulations de déplacement en trois dimensions du cœur 

avec un signal ECG correspondant transmis à la console du scanner. Une acquisition 

synchronisée à l’ECG est alors possible, avec un mouvement se rapprochant du 

déplacement physiologique des artères coronaires. Un ordinateur de contrôle situé en 

dehors de la pièce est relié au robot. A l’aide d’un logiciel dédié il est possible de 

transférer 7 profils de mouvements différents correspondant chacun à un cycle 

cardiaque. Par définition la position initiale au temps 0 correspond au coordonnées x 

= 0, y = 0 et z = 0. On peut ensuite introduire la position x, y et z à 100 ms (position à 

10% du cycle avec une FC de 60 BPM). La position à la fin du cycle doit revenir x = 0, 

y = 0 et z = 0, afin de répéter le mouvement en boucle. Une tige métallique relie le 

système de fixation des vaisseaux au bras articulé du simulateur de mouvement. 
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Le système de fixation avec le vaisseau est positionné dans un récipient étanche qui 

peut être rempli d’eau. Ce récipient mesure 8cm de diamètre externe pour 16 cm de 

profondeur, l’ensemble simulant la masse cardiaque. 

Nous avons couplé au fantôme dynamique un fantôme anthropomorphique dans 

lequel s’emboite le cylindre étanche (figure 8). Ce thorax artificiel est formé de 

composants simulant la forme, la densité et l’atténuation des poumons, du rachis et 

des tissus mous. Il est possible de modifier le morphotype du fantôme en ajoutant des 

anneaux (jusqu’à trois) de 5 cm d’épaisseur de densité graisseuse représentant le 

tissu adipeux sous cutané. Dans notre modèle un anneau était retenu. L’ensemble du 

matériel est placé sur la table mobile du scanner afin d’effectuer les acquisitions 

(Figure 9). 

 

Figure 8. Fantôme anthropomorphique et dynamique 

Fantôme anthropomorphique de face (a) et dynamique de profil (b). Coupes axiales en fenêtre 
médiastinale (c) et pulmonaire (d) du fantôme anthropomorphique simulant le thorax d’un 
adulte. Topogramme de profil du simulateur de mouvement (e).  
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Figure 9. Fantôme dynamique lors de l’acquisition avec synchronisation ECG 

 

2. Réalisation du modèle coronaire 

a. Essais préliminaires 

 Nous avions initialement prévu de réaliser un modèle expérimental animal. 

Après récupération d’un cœur de porc frais rincé, une préparation de produit de 

contraste iodé dilué dans du sérum physiologique avec adjonction d’un produit gélifiant 

était injectée dans les cavités cardiaques, la racine de l’aorte et les artères coronaires. 

L’opacification des coronaires était possible sur une dizaine de centimètre après 

cathétérisme sélectif des ostia puis injection sous pression. 

Le cœur préparé était emballé de manière étanche puis réfrigéré afin de maintenir le 

produit de contraste gélifié dans les cavités. 

L’acquisition au repos était satisfaisante malgré quelques bulles d’air, autorisant des 

reconstructions curvilignes avec les logiciels de post traitement (Figure 10). 
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Figure 10. Acquisition sans mouvement d’un cœur de porc opacifié. 

Reconstruction axiale (a). Reconstruction curviligne (b). 

 

L’application du mouvement vers le cœur positionné sur le bras articulé était 

impossible en raison du poids trop important et produisait un déplacement bien 

moindre par rapport aux coordonnées paramétrées. Les résultats furent identiques 

avec un cœur d’ovin. 

De plus il était difficile de pratiquer de manière correcte des sténoses reproductibles 

sur les coronaires des cœurs explantés des animaux. 

Nous avons ensuite mené des tentatives avec les modèles coronaires fournis par le 

constructeur du robot. 

Lors des tests préliminaires, d’importants artefacts de mouvement étaient présents 

pour des FC basses et lors de phases de repos du cycle cardiaque simulé. Ces 

artefacts provenaient d’une importante flexibilité du point d’ancrage sur le bras articulé, 

majorée par la résistance de l’eau lorsque le cylindre était immergé. Il persistait 

effectivement un mouvement résiduel à type de trémulation à l’extrémité du vaisseau 

lors des phases de repos. 
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Nous avons donc créé un support rigide en plastique pour d’une part positionner au 

plus près du fantôme anthropomorphique le vaisseau et d’autre part réduire au 

maximum les mouvements parasites (figure 11). 

Par ailleurs ce système de fixation nous a permis de donner une forme courbe au 

vaisseau pour se rapprocher de la morphologie des artères coronaires.  

 

Figure 11. Tubulure simulant une coronaire (sans sténose), fixée sur son 
support 

 

b. Création des vaisseaux 

Pour générer un arbre coronaire nous avons tenté une impression 3D depuis un fichier 

obtenu par volume rendering d’un arbre coronaire, mais il était impossible de réaliser 

(pour un coût raisonnable), une lumière de vaisseau suffisamment petite. 

Nous avons finalement utilisé des tubulures en plastique avec un diamètre de 4 à 6 

mm, qui représentent les portions proximales des artères coronaires. Cette taille a été 
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retenue car il s’agit de la majorité des sténoses bénéficiant d’un traitement autre que 

médical.  

La ligature des tubulures ne permettait pas d’obtenir des sténoses supérieures à 50%. 

Pour produire des sténoses très serrées plusieurs matériaux ont été testés (polymères 

plastiques, résines, plâtre, caoutchouc…) mais la densité des pièces exécutées était 

trop importante (>1000 UH), gênant l’analyse endoluminale (figure 12). 

 

Figure 12. Fantôme coronaire en polymère plastique (densité > 1000 UH) 

 

Pour produire différents degrés de sténoses, des tubulures de diamètres variés ont été 

assemblées.  

La longueur des sténoses allait de quelques millimètres à près d’un centimètre pour 

simuler des infiltrations athéromateuses plus ou moins longues. 

Le contraste spontané à l’intérieur du cylindre comparé au vaisseau créé reproduisait 

une plaque athéromateuse hypodense.  
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Enfin pour générer des artefacts de blooming nous avons fabriqué une plaque mixte à 

partir de matière grasse animal fixée dans du formol et de coquille d’œuf, l’ensemble 

fixé sur la sténose.   

Au total 5 vaisseaux ont été retenus :  

 - Vaisseau 1 : sans sténose  

 - Vaisseau 2 : sténose longue intermédiaire  

 - Vaisseau 3 : sténose longue significative  

 - Vaisseau 4 : sténose courte significative 

 - Vaisseau 5 : sténose intermédiaire avec calcifications  

Au total 9 segments ont été identifiés : 

 - Un segment Sténosé (S) et un segment Non Sténosé (NS) pour chacun des 4 

vaisseaux avec sténose (vaisseaux 2 à 4) ainsi qu’un segment NS pour le vaisseau 1 

sans sténose. 

c. Détermination de la concentration en iode des artères coronaires 

Pour se rapprocher au maximum d’un rehaussement artériel tel qu’on peut l’observer 

dans la pratique clinique, nous avons mesuré la quantité d’iode présente dans les 

différents segments des artères coronaires sur une cohorte de coroscanner de notre 

centre acquis en double énergie (annexe 1). Cette méthode nous a permis de 

déterminer la concentration en iode moyenne dans les segments proximaux. Elle était 

de 12,5 mg d’iode par mL. Une solution de produit de contraste iodé dilué avec du 

sérum physiologique a ainsi permis d’opacifier les tubulures avec une densité mesurée 

à 350 UH environ. 
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d. Profil des mouvements 

Le constructeur du robot propose un profil générique de déplacement des artères 

coronaires avec des coordonnées tous les 5% du cycle. Pour créer une augmentation 

du rythme cardiaque, la durée du cycle est réduite progressivement mais sans 

modification du profil de déplacement. La vitesse augmente donc de manière linéaire. 

Les vitesses de déplacement et l’amplitude étaient différentes des données de la 

littérature. Nous avons choisi de recréer des profils rythmiques à l’aide du logiciel du 

robot. A partir des données fournies par Husmann et al. (15), nous avons pu 

reparamétrer les profils de déplacement afin de simuler la vitesse en fonction de la 

phase du cycle à 50, 60, 70, 80, 90, 100 et 110 BPM pour les trois principaux vaisseaux 

cardiaques (CD, IVA et Cx). Pour chaque profil coronaire nous avons créé un profil 

arythmique à 70 BPM avec une variabilité de 15 BPM.  

e. Environnement 

Le vaisseau fixé sur son support est relié au bras articulé, de telle sorte que la sténose 

soit située au centre du cylindre et dans le fantôme anthropomorphique. Une fois le 

système en place, de l’eau avec du produit de contraste iodé dilué pour obtenir une 

atténuation d’environ 45 UH, était placée dans le cylindre étanche. Cette densité 

permettait de simuler les tissus myocardiques au contact des coronaires. 

 

3. Protocole d’acquisition et de reconstruction des images 

Le flux d’acquisition, de reconstruction et du traitement des données est résumé dans 

la figure 13. 
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Figure 13. Flux d’acquisition, de reconstruction et de traitement des données 

BPM = Battements par minute; CD = Coronaire Droite; CNR = Contrast to Noise Ratio;  Cx = 

artère circonflexe; DLMini = Diamètre Luminal Minimal; DLMo = Diamètre Luminal Moyen; 

FBP = Filtered Back Projection; FC = Fréquence Cardiaque; IVA = artère interventriculaire 

antérieure; SL = Surface Luminale; SNR = Signal to Noise Ratio; SSF = SnapShot Freeze®.    

Acquisition  
5 fantômes de vaisseaux coronaires 
(1.18 à 6.4 mm, sans et avec sténose 
de 42 à 72%) 
 
3 Profils de déplacement IVA, CD, Cx 
 
8 FC simulées: 50 à 110 BPM et 
arythmique 
Référence statique 
 

Coroscanner 64 détecteurs 
Acquisition synchronisée à l’ECG 
Mode rétrospectif 
Rotation 350 ms 
450 mAs, 120 kV 
Collimation : 256x0.625 

Total : 5 x 3 x 8 = 120 acquisitions 

Reconstruction 
Reconstructions rétrospectives  

3 phases (45%, 60% et 70% de l’intervalle R-R), 0% ASIR 

SSF FBP 

Total : 120 x 3 x 2 = 720 reconstructions 

Interprétation 

Qualité image Précision diagnostique 

Score qualité /12 

Confiance diagnostique : 0 à 3 

Qualité des contours : 0 à 3 

Homogénéité : 0 à 3 

Artefact : 0 à 3 

 

Interprétabilité 

Artefact (pile, mouvement, blooming) 

Phase (meilleure, moyenne, pire) 

 

SNR 

CNR 

Mesure sur les segments sténosés et 

non sténosés : 

DLMini 

DLMo 

SL 

 

Calcul pour les segments sténosés du 

% de sténose en : 

DLMini 

DLMo 

SL 

 

Calcul du % d’erreur par rapport à la 

référence statique pour chaque item 
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a. Acquisition 

Un scanner 64 détecteurs (GE®, Optima CT660, Milwaukee, WI, USA) a été utilisé 

pour les acquisitions. Les paramètres du scanner comportaient une collimation de 256 

x 0.625, une largeur de détecteur de 40 mm, avec une épaisseur de reconstruction de 

0.6 mm. La vitesse de rotation du statif était de 350 ms par rotation, l’intensité de 450 

mAs et la tension de 120 kV. 

La première acquisition de chaque vaisseau était réalisée sans mouvement pour 

définir une référence statique, suivie de huit acquisitions rétrospectives synchronisées 

à l’ECG avec des rythmes de 50, 60, 70, 80, 90, 100, 110 BPM et une séquence 

arythmique, pour chaque profil coronaire (IVA, CX et CD).  

Cette opération était répétée pour les 5 vaisseaux créés.  

b. Reconstruction 

Toutes les données étaient reconstruites initialement sur la console du scanner (GE®, 

Optima CT660, Milwaukee, WI, USA). 

 La référence statique était générée avec un algorithme conventionnel : 100% 

FBP et 0% ASIR. 

 Les données avec acquisitions rétrospectives à l’ECG étaient reconstruites à 

45%, 60% et 70% de l’intervalle R-R avec l’algorithme conventionnel (100% 

FBP, 0% ASIR). Puis toutes ces données étaient également reconstruites avec 

l’algorithme SSF, en utilisant un logiciel dédié (Advantage Workstation (AW®), 

GE® Version 4.7). La reconstruction SSF nécessitait quelques minutes de 

traitement sur un serveur spécifique. 
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4. Analyse des données 

Toutes les données étaient anonymisées et analysées aléatoirement en consensus à 

l’aide d’un logiciel de reconstruction vasculaire dédié (AW®, GE® Version 4.7). 

a. Evaluation de la qualité image 

 Une évaluation qualitative de la qualité image a été réalisée à l’aide d’un score 

sur 12 points comportant 4 items : 

 Confiance diagnostique 

 Qualité des contours 

 Homogénéité du vaisseau 

 Artefact 

L’évaluation de chaque item reposait sur une échelle de Likert de 0 à 3 (0 = mauvais, 

1 = moyen, 2 = bon, 3 = excellent). 

La présence d’un score de qualité < 6/12 ou d’un item < 1 définissait un examen non 

interprétable. 

On relevait la présence de 3 types d’artefacts (de pile, de mouvement et de blooming) 

(figure 14). 

 

Figure 14. Artefacts relevés lors de l’analyse 

Artefact de pile (a), de mouvement (b) et de blooming (c). 



59 
 

Pour se rapprocher des conditions d’évaluation clinique, qui consistent à analyser la 

meilleure phase disponible, nous avons créé une échelle de valeur entre les 3 phases 

étudiées par acquisition (45%, 60% et 70% de l’intervalle R-R) : 

 Phase de meilleure qualité  

 Phase de qualité moyenne 

 Phase de pire qualité  

Le classement était défini par le score qualité, et en cas d’égalité par le score de 

confiance diagnostique et en dernier recours par le rapport Signal sur Bruit ou Signal 

to Noise Ratio (SNR). 

 Une évaluation quantitative de la qualité image a été réalisée : des régions 

d’intérêts ou Regions Of Interest (ROI) étaient placées dans le centre du vaisseau 

(portion non sténosée) et dans l’eau environnante. L’atténuation moyenne en UH et la 

Déviation Standard (DS) de la mesure étaient enregistrées. Le SNR et le rapport 

contraste sur bruit ou Contrast to Noise Ratio (CNR) étaient calculés ainsi :  

 

  𝑆𝑁𝑅 =
Attenuation moyenne (UH) 𝑣𝑎𝑖𝑠𝑠𝑒𝑎𝑢

𝐷𝑆 (𝑈𝐻) 𝑣𝑎𝑖𝑠𝑠𝑒𝑎𝑢
 

 𝐶𝑁𝑅 =
Attenuation moyenne (UH) 𝑣𝑎𝑖𝑠𝑠𝑒𝑎𝑢−𝐴𝑡𝑡𝑒𝑛𝑢𝑎𝑡𝑖𝑜𝑛 𝑚𝑜𝑦𝑒𝑛𝑛𝑒 (𝑈𝐻) 𝑒𝑎𝑢 𝑒𝑛𝑣𝑖𝑟𝑜𝑛𝑛𝑎𝑛𝑡𝑒

𝐷𝑆 (𝑈𝐻) 𝑣𝑎𝑖𝑠𝑠𝑒𝑎𝑢
 

 

b. Evaluation de la précision diagnostique 

 Le Diamètre Luminal Minimal (DLMini), le Diamètre Luminal Moyen (DLMo) et 

la Surface Luminale (SL) étaient mesurés de manière semi-automatique dans 

le segment S et NS (figure 15). Le pourcentage de sténose était calculé ainsi : 
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 % 𝑠𝑡é𝑛𝑜𝑠𝑒 𝐷𝐿𝑀𝑖𝑛𝑖 =
𝐷𝐿𝑀𝑖𝑛𝑖 𝑁𝑆 −𝐷𝐿𝑀𝑖𝑛𝑖 𝑆

𝐷𝐿𝑀𝑖𝑛𝑖 𝑁𝑆
 

  % 𝑠𝑡é𝑛𝑜𝑠𝑒 𝐷𝐿𝑀𝑜 =
𝐷𝐿𝑀𝑜 𝑁𝑆 −𝐷𝐿𝑀𝑜 𝑆

𝐷𝐿𝑀𝑜 𝑁𝑆
 

 % 𝑠𝑡é𝑛𝑜𝑠𝑒 𝑆𝐿 =
𝑆𝐿 𝑁𝑆 − 𝑆𝐿𝑆 𝑆

𝑆𝐿 𝑁𝑆
 

 

Figure 15. Mesure semi-automatique sur une reconstruction curviligne du 
vaisseau 

DLMini = Diamètre Luminal Minimal; DLMo = Diamètre Luminal Moyen; SL = Surface 

Luminale.  

 Le pourcentage d’erreur des six paramètres, par rapport à la référence statique 

était calculé ainsi : 

 % 𝑒𝑟𝑟𝑒𝑢𝑟 𝑝𝑎𝑟𝑎𝑚è𝑡𝑟𝑒 =
𝑃𝑎𝑟𝑎𝑚è𝑡𝑟𝑒 𝑚𝑒𝑠𝑢𝑟é −𝑅é𝑓é𝑟𝑒𝑛𝑐𝑒 𝑠𝑡𝑎𝑡𝑖𝑞𝑢𝑒 𝑝𝑎𝑟𝑎𝑚è𝑡𝑟𝑒 𝑚𝑒𝑠𝑢𝑟é

𝑅é𝑓é𝑟𝑒𝑛𝑐𝑒 𝑠𝑡𝑎𝑡𝑖𝑞𝑢𝑒 𝑝𝑎𝑟𝑎𝑚è𝑡𝑟𝑒 𝑚𝑒𝑠𝑢𝑟é
 

 Les six paramètres étant : DLMini, DLMo, SL, le pourcentage de 

sténose en DLMini, DLMo et en SL. 

 

 

DLMini : 6 mm 

DLMo : 6.2 mm 

SL : 33m² 

 

 

DLMini : 6 mm 

DLMo : 6.2 mm 

SL : 33m² 

 

 

DLMini : 2.2 mm 

DLMo : 2.3 mm 

SL : 4.7 m² 

 

 

DLMini : 2.2 mm 

DLMo : 2.3 mm 

SL : 4.7 m² 
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5. Analyse statistique 

Les reconstructions FBP et les reconstructions SSF ont été comparées pour les 5 

vaisseaux sur les données suivantes : score de qualité, quatre items du score qualité 

(confiance diagnostique, qualité des contours, homogénéité du vaisseau et artefact), 

SNR et CNR. 

La comparaison entre FBP et SSF pour DLMini, DLMo, SL a été effectuée pour les 9 

segments.  

Les pourcentages d’erreur de sténose en DLMini, DLMo et en SL ont été comparés 

entre le FBP et SSF pour les 4 vaisseaux sténosés. 

Une analyse en sous-groupe a été effectuée par rythme, par qualité de la phase et par 

taille de vaisseau. 

Une analyse en sous-groupe a également été effectué après retrait des données du 

petit vaisseau. 

Les comparaisons ont été réalisées à l’aide d’un T test de Student. 

L’analyse des variables qualitatives (interprétabilité et type d’artefact) a été réalisée 

avec un test de McNemar. 

Un p<0.05 était considéré comme statistiquement significatif. 
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III. RESULTATS 

Le flux de l’analyse est résumé dans la figure 16.  

 

Figure 16. Flux d’analyse des données 

CNR = Contrast to Noise Ratio; DLMini = Diamètre Luminal Minimal; DLMo = Diamètre 

Luminal Moyen; FBP = Filtered Back Projection; SL = Surface Luminale; SNR = Signal to 

Noise Ratio; SSF = SnapShot Freeze®; V = Vaisseau.    

 

Un total de 1296 segments (648 avec FBP et 648 avec SSF) pour 720 vaisseaux (360 

avec FBP et 360 avec SSF) et 576 sténoses (288 avec FBP et 288 avec SSF) ont été 

analysés.  

Dans chaque sous-groupe en fonction du rythme un total de 162 segments (81 avec 

FBP et 81 avec SSF) pour 90 vaisseaux (45 avec FBP et 45 avec SSF) et 72 sténoses 

(36 avec FBP et 36 avec SSF) ont été analysés.  

La répartition de la qualité des phases est reportée dans tableau 2. 
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     Qualité 

Phase 

Meilleure Moyenne Pire 

45 % 18 (7.5%) 54 (22.5%) 168 (70%) 

60 % 58 (24.2%) 126 (52.5%) 56 (23.3%) 

70 % 164 (68.3%) 60 (25%) 16 (6.7%) 

Tableau 2. Répartition de la qualité des phases selon le cycle 

 

1. Référence statique 

Les cinq vaisseaux simulant les coronaires montraient (tableau 3 et figure 17) : 

- Vaisseau 1 : un segment NS de 4.86 mm de DLMini, 5 mm de DLMo et 19.76 

mm² de SL. 

- Vaisseau 2 : un segment NS de 6.35 mm de DLMini, 6.55 mm de DLMo et 

33.76 mm² de SL. Un segment S de 2.73 mm de DLMini, 3.9 mm de DLMo 

et 11.98 mm² de SL. Une sténose de 56.96% en DLMini, 40.46% en DLMo 

et 64.51% en SL. 

- Vaisseau 3 : un segment NS de 6.4 mm de DLMini, 6.48 mm de DLMo et 

32.96 mm² de SL. Un segment S de 2.38 mm de DLMini, 2.48 mm de DLMo 

et 4.88 mm² de SL. Une sténose de 62.76% en DLMini, 61.7% en DLMo et 

85.19% en SL. 

- Vaisseau 4 : un segment NS de 4.15 mm de DLMini, 4.25 mm de DLMo et 

14.2 mm² de SL. Un segment S de 1.18 mm de DLMini, 1.28 mm de DLMo 

et 1.31 mm² de SL. Une sténose de 71.49% en DLMini, 69.80% en DLMo et 

90.73% en SL. 

- Vaisseau 5 : un segment NS de 4.18 mm de DLMini, 4.3 mm de DLMo et 

14.55 mm² de SL. Un segment S de 2.41 mm de DLMini, 2.58 mm de DLMo 

et 5.23 mm² de SL. Une sténose de 42.23% en DLMini, 39.92% en DLMo et 

64.03% en SL. 
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NS 

DLMini 
(mm)  

NS 
DLMo 
(mm) 

NS     
SL 

(mm²) 

S 
DLMini 
(mm) 

S 
DLMo 
(mm) 

S        
SL 

(mm²) 

Stenose 
DLMini 

Stenose 
DLMo 

Stenose 
SL 

Vaisseau 1 4.86 5 19.76       

Vaisseau 2 6.35 6.55 33.76 2.73 3.9 11.98 56.96% 40.46% 64.51% 

Vaisseau 3 6.4 6.48 32.96 2.38 2.48 4.88 62.76% 61.7% 85.19% 

Vaisseau 4 4.15 4.25 14.2 1.18 1.28 1.31 71.49% 69.80% 90.73% 

Vaisseau 5 4.18 4.3 14.55 2.41 2.58 5.23 42.23% 39.92% 64.03% 

 

Tableau 3. Mesures des références statiques 

DLMini = Diamètre Luminal Minimal; DLMo = Diamètre Luminal Moyen; NS = Non Sténosé; 

S = Sténosé; SL = Sténose Luminale. 

 

 

 

 

Figure 17. Reconstructions linéaires des 5 vaisseaux lors de l’acquisition 
statique 

Vaisseau 1 (a) sans sténose, vaisseau 2 (b) avec une sténose 40%, vaisseau 3 (c) avec une 

sténose de 62%, vaisseau 4 (d) avec une sténose de 70% et vaisseau 5 (e) avec une 

sténose de 40% et plaque calcique. 
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2. Qualité image 

 Globale 

  FBP SSF P  

Score qualité (sur 12 points) 8.23 ± 3.75 8.90 ± 3.58 0.015* 

Confiance diagnostique (sur 3 points) 2.17 ± 1.02 2.32 ± 0.98 0.045* 

Qualité des contours (sur 3 points) 1.78 ± 0.95 1.97 ± 0.93 0.009* 

Homogénéité du vaisseau (sur 3 points) 2.35 ± 0.88 2.49 ± 0.79 0.026* 

Artefacts (sur 3 points) 1.93 ± 1.1 2.12 ± 1.07 0.015* 

SNR 7.88 ± 1.99 8.13 ± 2.02 0.092 

CNR 6.79 ± 1.89 7.07 ± 1.83 0.047* 

% Erreur sténose DLMini 17.4 ± 21.57 14.74 ± 16.73 0.099 

% Erreur sténose DLMo 18.85 ± 25.12 16.48 ± 19.94 0.211 

% Erreur sténose SL 13.69 ± 22.08 11.64 ± 16.39 0.206 

% Erreur DLMini 14.54 ± 26.42 13.03 ± 20.76 0.254 

% Erreur DLMo  15.37 ± 37.41 13.05 ± 29.95 0.218 

% Erreur SL  44.60 ± 145.11 34.80 ± 108.56 0.169 

 
Tableau 4. Comparaison des paramètres de qualité image et de précision 
diagnostique entre les reconstructions classiques et l’algorithme de 
correction des mouvements. 
Données représentées en moyenne ± DS                                                                                                                    
*P < 0.05 en comparant les images SSF et FBP.                                                                                                                  
CNR = Contraste to Noise Ratio; DLMini = Diamètre Luminal Minimal; DLMo = Diamètre 
Luminal Moyen ; FBP = Filtered BackProjection; SNR = Signal to Noise Ratio; SSF = 
SnapShot Freeze®; SL = Surface Luminale. 

 

L’évaluation qualitative de la qualité image était significativement plus élevée avec le 

SSF avec un score qualité de 8.90 ± 3.58 avec le SSF contre 8.23 ± 3.75 avec en FBP 

(p=0.015) (tableau 4). 

Tous les items du score de qualité (confiance diagnostique, contours, homogénéité et 

artefacts) étaient significativement améliorés (p<0.045). 

L’évaluation quantitative de la qualité image était significativement plus élevée avec le 

SSF pour le CNR avec une valeur de 7.07 ± 1.83 contre 6.79 ± 1.89 en FBP (p=0.047), 

mais pas pour le SNR (tableau 4). 
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L’interprétabilité n’était pas significativement améliorée (tableau 5). Dans 23 cas sur 

360 (6.39%), le vaisseau devenait interprétable avec le SSF. A l’inverse dans 11 cas 

sur 360 (3.06%), le vaisseau passait dans la catégorie non interprétable avec le SSF. 

Les artefacts de mouvement et de blooming étaient significativement moins nombreux 

avec le SSF avec une proportion respectivement de 39.6% (142/360) et 10.3% 

(37/360) contre 50.7% (182/360) et 13.4% (48/360) en FBP (p≤0.013) (tableau 5).  

Il n’y avait pas d’amélioration significative des artefacts de pile. 

   FBP SSF P  

Vaisseau interprétable  281 (78.1%) 293 (81.4%) 0.058 

Présence d’artefact de pile  116 (32.3%) 106 (29.5%) 0.245 

Présence d’artefact de mouvement  182 (50.7%) 142 (39.6%) <0.0001* 

Présence d’artefact de blooming  48 (13.4%) 37 (10.3%) 0.013* 

 
Tableau 5. Comparaison de l’interprétabilité et des artefacts entre les 
reconstructions classiques et l’algorithme de correction des mouvements 
coronaires 
Données représentées en nombre de vaisseaux (%)                                                                                                                   
*P < 0.05 en comparant les images SSF et FBP.                                                                                                                  
FBP = Filtered Back Projection; SSF = SnapShot Freeze®. 

 

 En fonction du rythme (figure 18) 

L’analyse en sous-groupe en fonction du rythme ne retrouvait pas d’amélioration du 

score qualité. Il existe une tendance à l’amélioration pour les rythmes de 80 et 90 BPM. 

Seul l’item qualité des contours était significativement amélioré à 80 BPM et 100 BPM 

(p≤0.049) (annexe 2). 

Les paramètres quantitatifs de la qualité image SNR et CNR étaient significativement 

améliorés uniquement pour le profil arythmique (p≤0.028) (annexe 2). 

Le score qualité était significativement plus faible lorsque la FC augmentait en SSF ou 

en FBP (p<0.001). 
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Figure 18. Comparaison des paramètres qualité image entre les 
reconstructions classiques et le SSF, en fonction du rythme 

A = Arythmie; BPM = Battements Par Minute; CNR = Contrast to Noise Ratio; FBP = Filtered 

Back Projection; SNR = Signal to Noise Ratio; SSF = SnapShot Freeze®. 

 

 En fonction de la qualité de la phase  

Il existe une amélioration significative du SSF pour la phase de pire qualité 

concernant : 

- L’interprétabilité : 66,9% versus 57% en FBP (p=0.008)  

- Les artefacts de mouvement et de blooming, respectivement 58.3% et 14.2% 

versus 75% et 19.2% en FBP (p≤0.031) (tableau 6) 
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- L’ensemble des paramètres de qualité image hormis l’homogénéité du 

vaisseau (p≤0.035) (Annexe 3). 

  
Qualité 
phase 

FBP SSF P  

Vaisseau interprétable Meilleure 110 (91.7%) 108 (90.0%) 0.688 

 Moyenne 104 (85.7%) 104 (87.4%) 0.754 

 Pire 69 (57%) 81 (66.9%) 0.008* 

Présence d’artefact de pile Meilleure 21 (17.5%) 26 (21.7%) 0.332 

 Moyenne 34 (28.6%) 26 (21.8%) 0.134 

 Pire 61 (50.8%) 54 (45.0%) 0.189 

Présence d’artefact de mouvement Meilleure 32 (26.7%) 32 (26.7%) 1 

 Moyenne 60 (50.4%) 40 (33.6%) <0.0001* 

 Pire 90 (75%) 70 (58.3%) <0.0001* 

Présence d’artefact de blooming Meilleure 8 (6.7%) 9 (7.5%) 1 

 Moyenne 17 (14.3%) 11 (9.2%) 0.070 

 Pire 23 (19.2%) 17 (14.2%) 0.031* 

 
Tableau 6. Comparaison de l’interprétabilité et des artefacts entre les 
reconstructions classiques et l’algorithme de correction des mouvements, en 
fonction de la qualité de la phase 
Données représentées en nombre de vaisseaux (%)                                                                                                                    
*P < 0.05 en comparant les images SSF et FBP.                                                                                                                   
FBP = Filtered Back Projection; SSF = SnapShot Freeze®. 

 

La phase de qualité moyenne présentait une amélioration significative du SSF pour 

les artefacts de mouvement à 33.6% versus 50.4% en FBP (p<0.0001) et pour 

l’homogénéité du vaisseau à 2.63 ± 0.65 versus 2.43 ± 0.83 (p≤0.047). 

Il n’y avait aucune amélioration significative du SSF sur l’analyse de la phase de 

meilleure qualité quant à l’interprétabilité, aux différents artefacts ou aux paramètres 

qualitatifs et quantitatifs de qualité image (figure 19). 
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Figure 19. Comparaison du score qualité entre les reconstructions classiques et 
le SSF, en fonction du rythme selon la qualité de la phase 

A = Arythmie; BPM = Battements Par Minute; FBP = Filtered Back Projection; SSF = 

SnapShot Freeze®. 

 

 

3. Précision diagnostique 

a. Sur l’ensemble des vaisseaux 

Il n’y avait pas de différence significative des paramètres de précision diagnostique (% 

erreur de sténose en DLMini, DLMo, SL et de % erreur de mesure DLMini, DLMo et 

SL) entre les reconstructions SSF et FBP sur l’ensemble des données (tableau 4), ou 

sur les analyses en sous-groupes en fonction de la qualité de la phase (annexe 3), du 

rythme (figure 20 et annexe 4), ou de la taille du vaisseau (figure 21 et annexe 5). 
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Le % d’erreur d’estimation de sténose était significativement plus élevé lorsque la FC 

augmentait en SSF ou en FBP (p<0.001). 

L’erreur de mesure augmentait avec la diminution en taille du vaisseau. Il existait une 

importante erreur de mesure du plus petit vaisseau (vaisseau 4), avec un pourcentage 

d’erreur en surface par rapport à la référence de 313% ± 328% en FBP et 231% ± 

249% en SSF (p>0.05) (figure 21 et annexe 5). Ce résultat nous a amené à refaire 

une analyse en excluant ce vaisseau. 

 

Figure 20. Comparaison des paramètres de précision diagnostique entre les 
reconstructions classiques et le SSF, en fonction du rythme 

A = Arythmie; BPM = Battements Par Minute; DLMo = Diamètre Luminal Moyen; FBP = 

Filtered Back Projection; SL = Surface Luminale; SSF = SnapShot Freeze®. 
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Figure 21. Comparaison des paramètres de précision diagnostique entre les 
reconstructions classiques et le SSF, en fonction de la taille du vaisseau 

DLMo = Diamètre Luminal Moyen; FBP = Filtered Back Projection; SL = Surface Luminale; 

SSF = SnapShot Freeze®. 

 

b. Après exclusion du plus petit vaisseau 

 Qualité image 

Les paramètres qualitatifs de qualité image étaient significativement améliorés avec le 

SSF (score qualité, qualité des contours, homogénéité du vaisseau et artefacts), par 

rapport au FBP (p<0.042) (annexe 6). 

Il y avait une diminution des artefacts de mouvement et de blooming avec le SSF avec 

respectivement 39.6% et 10.3% versus 50.7% et 13.4% en FBP (p≤0.013) (annexe 

7). 

L’interprétabilité était uniquement améliorée pour l’analyse de la phase de pire qualité 

avec 72.2% des vaisseaux interprétable en SSF versus 58.8% en FBP (p=0.002). 
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Il n’y avait pas d’amélioration significative des paramètres quantitatifs de la qualité 

image (SNR et du CNR) (annexe 6). 

 

 Précision diagnostique 

Après exclusion du petit vaisseau (vaisseau 4), qui présentait le pourcentage d’erreur 

de mesure le plus significatif, il n’y avait pas de différence significative des paramètres 

de précision diagnostique (% erreur de sténose en DLMini, DLMo, SL et de % erreur 

de mesure DLMini, DLMo et SL) entre les reconstructions SSF et FBP (annexe 6), ni 

pour l’analyse en sous-groupe en fonction du rythme (figure 22 et annexe 8). 

 

Figure 22. Comparaison des paramètres de précision diagnostique entre les 
reconstructions classiques et le SSF, en fonction du rythme, après exclusion 
du petit vaisseau 

A = Arythmie; BPM = Battements Par Minute; DLMo = Diamètre Luminal Moyen; FBP = 

Filtered Back Projection; SL = Surface Luminale; SSF = SnapShot Freeze®. 
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IV. DISCUSSION 

Les artefacts de mouvements provenant des déplacements rapides et continus du 

cœur constituent un réel défi pour le radiologue et sont à eux seul une cause d’examen 

non interprétable dans 12% des cas (47). A ce jour des solutions logicielles et 

matérielles ont été développées afin de réduire l’impact de ces mouvements (48). 

Cependant les outils à notre disposition ne parviennent pas à faire disparaitre 

totalement les artefacts en coroscanner en raison des contraintes techniques 

(élévation exponentielle des G lors de l’accélération du statif, géométrie du système 

bitube…). Etant donné la RT des scanners 64 détecteurs utilisés le plus souvent 

actuellement, une FC faible aux alentours de 60 BPM – 65 BPM est requise pour 

effectuer une acquisition prospective (42). Afin d’atteindre cette FC, des bêta-

bloquants sont régulièrement prescrits avant le coroscanner. Néanmoins cette 

prémédication est parfois contre indiquée ou inefficace pour un nombre non 

négligeable de patients. 

Le SSF est censé améliorer la RT du système. En effet le SSF corrige les artefacts de 

mouvement en utilisant à la fois le sens et la vitesse de déplacement des artères 

coronaires issues des données des phases adjacentes d’un même cycle cardiaque. 

Par conséquent, le SSF est en théorie plus efficace en cas d’arythmie ou de FC élevée. 

De plus cette technique est utilisable avec une acquisition synchronisée à l’ECG 

rétrospective ou prospective. En cas de synchronisation prospective, il est nécessaire 

d’élargir l’acquisition autour de la phase cible au minimum de 80 ms (« padding »). Si 

l’utilisation du padding seul n’a pas montré d’intérêt sur la qualité des coroscanners, 

elle prend tout son intérêt pour l’utilisation du SSF (6). 
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Nous avons vu que la dose d’irradiation était un enjeu majeur du coroscanner, ainsi le 

SSF peut être intéressant pour effectuer une acquisition prospective, moins irradiante, 

en cas d’arythmie ou de FC élevée. 

Plusieurs études montrent que le SSF améliore la qualité image et l’interprétabilité 

(6,7,21,38,42,49–64). Cependant aucun travail indépendant n’a montré que 

l’amélioration de la qualité image correspondait à la réalité anatomique. Neuf études 

cliniques ont été menées en comparant les résultats au gold standard actuel 

(coronarographie) (6,7,50,51,53,56,59,61,64). Cette technique ne permet pas une 

mesure précise des sténoses, en particulier en surface. 

Notre étude expérimentale, utilisant des modèles de vaisseaux coronaires avec 

sténose et un fantôme dynamique permet de manière originale et précise d’évaluer la 

précision diagnostique dans un environnement contrôlé en comparant à une référence 

statique. Si une seule étude expérimentale a été réalisée par le constructeur pour 

tester la précision diagnostique du SSF, l’utilisation d’un fantôme anthropomorphique 

est courante pour évaluer la qualité image et l’influence des paramètres machines (65). 

Ce type de travail a déjà été mené pour évaluer le scanner bitube (46). 

Il existe d’autres fantômes dynamiques utilisés dans la littérature, avec pour la plupart 

un système de pompe et une chambre qui se dilate et se contracte en fonction de la 

phase (66–68). L’avantage de notre robot est de pouvoir modéliser précisément le 

mouvement de chaque coronaire (CD, Cx et IVA) et en le modifiant en fonction de la 

FC (69). 

Enfin l’utilisation de modèles de vaisseau coronaire avec sténose a déjà été réalisée 

auparavant pour tester les performances de certaines reconstructions de 

coroscanners (« half scan » et multisegmentaire) (70). 
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 Impact sur la qualité image 

Notre étude confirme les données de la littérature sur l’amélioration de la qualité image 

et l’interprétabilité (figure 23 et tableau 7). Le score qualité, rapporté à une échelle 

sur 4 points, présente des valeurs concordantes vis-à-vis des études avec une FC 

élevée (figure 23). Cela permet de légitimer notre modèle expérimental.  

 

Figure 23. Principaux résultats de la littérature en fonction de la fréquence 
cardiaque comparant le score qualité entre reconstructions classiques et SSF  

Notre étude (cercle rouge) retrouve un score qualité similaire aux études avec une fréquence 

cardiaque élevée. 

BPM = Battements par Minute; FBP= Filtered Back Projection; SSF = SnapShot Freeze®. 
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Tableau 7. Principaux résultats de la littérature évaluant l’algorithme SnapShot 
Freeze® (6,7,38,49–57,59–64,71) 

β- = bêta-bloquant; FBP= Filtered Back Projection; FC = Fréquence cardiaque; N = effectif 

SSF = SnapShot Freeze®.*P < 0.05 

 

 

Il existe dans notre étude un bénéfice du SSF pour les FC élevées particulièrement 

au-delà de 70 BPM pour la qualité des contours et en cas de profils cardiaques 

arythmiques (amélioration SNR et CNR). Ces données vont dans le sens de plusieurs 

travaux qui retrouvent un bénéfice pour les FC élevées, en général au-delà de 75 BPM 

(7,49–54) ou en cas de grande variabilité du rythme cardiaque, voire de fibrillation 

atriale (72). 

Article 
 

β - N FC % segments 
interprétables 

% examens 
correctement 
évalués par 
rapport à la 

coronarographie 

Score qualité 

  S 
S 
F 

F 
B 
P 

P S 
S 
F 

F 
B 
P 

P S 
S 
F 

F 
B 
P 

P 

Lee et al. 2018 Non 52 54          

Bischoff et al. 2015 Oui 17 61 94 90 *       

Fan et al. 2015 Non 30 64 99 96 *    3.5 2.9 * 

Li et al. 2014 Oui 37 69       4 3.8 * 

Fuchs et al. 2014 Oui 40 69 93 86 *    3.4 3.0 * 

Andreini et al. 2013  60 70          

Earls et al. 2012  31 >70       3.9 2.7 * 

Bhagalia et al. 2012  7 75       2.8 2.6 * 

Pontone et al. 2018 Oui 100 76 85 75 *    2.8 2.5 * 

Fan et al. 2015 Non 30 81 98 90 *    2.8 2.1 * 

Lijuan et al. 2014 Non 31  99 89 *    3.5 3 * 

Carrascosa et al. 2015 Non 32 60 97 88 * 81 81  4.1 3.8 * 

Carrascosa et al. 2015 Non 35 62 99 97 * 83 83  3.9 3.8 * 

Lee et al. 2014 Oui 84 63 99 95 * 88 88  3.5 3.3 * 

Pontone et al. 2016 Oui 160 68 94 79 * 93 73 * 3.1 2.5 * 

Andreini et al. 2018 Non 230 68    62 59  2.6 2.0 * 

Li et al. 2015 Non 46 69 99 95 * 98 89  4 3 * 

Leipsic et al. 2012 Non 36 72 97 88 * 86 69  2.9 2.4 * 

Andreini et al. 2015 Oui 120 74 97 81 * 98 86 *    

Liang et al. 2018 Non 64 83 99 93 * 95 72 *    
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Le bénéfice est moins important pour les FC basses, en raison d’une présence moins 

importante d’artefact de mouvement probablement. Cependant nous avons pu 

analyser les données issues de la phase de pire qualité (le plus souvent 45% dans 

notre modèle) (annexe 3), et ce quel que soit le rythme cardiaque. Nous avons 

retrouvé un bénéfice significatif de la qualité image, de l’interprétabilité et de la 

réduction des artefacts sur ce type de phase. Cela montre que même à FC basse, si 

un segment particulier est non interprétable ou que la phase ciblée en prospectif est 

décevante, le SSF apporte un bénéfice. Plusieurs auteurs relèvent notamment dans 

des études cliniques un bénéfice du SSF en cas de FC basse uniquement sur la 

coronaire droite (7,42,50,55,56). Ce vaisseau étant le plus mobile il est par conséquent 

le plus soumis aux artefacts de mouvement. 

La confiance diagnostique était significativement augmentée avec le SSF ainsi que 

l’interprétabilité lors de l’analyse de la phase de pire qualité. Dans 23 cas sur 360 

(6.39%), le coroscanner est devenu diagnostique grâce au SSF. Compte tenu du 

bénéfice pour les FC élevées, le SSF est probablement utile en cas de contre-

indications ou d’échec des bêta-bloquants. Par ailleurs plusieurs études menées chez 

des patients contre indiqués aux bêta-bloquants montrent un bénéfice du SSF avec 

des acquisitions synchronisées prospectives (6,53,56,57). 

Le SSF étant conçu sur un principe de compensation du mouvement, on retrouve une 

amélioration spécifique des artefacts de mouvement dans notre étude, comme dans 

les données de la littérature (8,58,71,73). 

Nous retrouvons une amélioration significative des artefacts de blooming sur l’analyse 

de la phase de pire qualité. Ce type d’artefact étant aggravé par le mouvement, le SSF 

peut être bénéfique pour des patients avec une charge calcique élevée et pourrait 
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améliorer la VPN du coroscanner en cas de prévalence intermédiaire élevée de 

coronaropathie par exemple.  

Comme dans l’article de Bhagalia et al (38), les artefacts de pile, issus d’une 

couverture insuffisante dans l’axe Z du coroscanner 64 détecteurs, n’étaient pas 

améliorés par le SSF. L’angle de la source différente entre chaque acquisition peut 

modifier la création des vecteurs de déplacement par le SSF (étape 3 du SSF). Par 

ailleurs l’acquisition quelque peu décalée dans le temps entre chaque boite peut 

modifier le contraste dans les vaisseaux et perturber l’extraction de l’arbre coronaire 

(étape 2 du SSF). 

 

 Impact sur la précision diagnostique 

Dans notre modèle expérimental, nous n’avons pas mis en évidence d’amélioration 

des paramètres de précision diagnostique. Le pourcentage d’erreur était globalement 

plus faible sur les différents paramètres (sténoses en DLMini, DLMo, SL et mesures 

DLMini, DLMo et SL) sans qu’une différence significative soit relevée. 

Il existe, à notre connaissance, une seule étude expérimentale comparant l’efficacité 

du SSF versus le FBP sur l’évaluation des sténoses (8). Ce travail mené par l’équipe 

d’ingénieur du constructeur GE® retrouvait une amélioration significative en faveur du 

SSF sur la mesure de la surface (par technique de seuillage sur un vaisseau de 5 mm 

avec sténose calcique de 1,3x1.9 mm). Le pourcentage d’erreur était de 10% avec le 

SSF versus 25% en FBP contre 11.6% avec le SSF versus 13.7% en FBP dans notre 

étude. 

L’évaluation de la précision diagnostique a été réalisée dans neuf études cliniques 

depuis 2012 (tableau 7). La comparaison se fait par rapport à la coronarographie qui 
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reste le gold standard pour l’évaluation de la sténose. Les résultats sont discordants 

dans la littérature, avec 3 études sur 9 retrouvant un bénéfice du SSF sur la précision 

diagnostique (tableau 7). Notre étude expérimentale va dans le sens de la majorité 

des études cliniques avec une erreur toujours plus faible avec le SSF, mais jamais de 

manière significative. Carracosa et al (59) montrent par exemple en 2015 l’absence 

d’amélioration importante de l’efficacité diagnostique. 

Nos résultats suggèrent donc que le SSF améliore la qualité image, la confiance 

diagnostique et l’interprétabilité en particulier pour des FC élevées ou en cas 

d’arythmie, mais n’améliore pas la précision diagnostique de manière significative. 

Notre étude montre également qu’un vaisseau <1,2 mm ne peut être analysé 

correctement en coroscanner, en SSF et en FBP, ce qui doit nous amener à être 

prudent lorsque analysons une sténose très serrée.  

 

 Avantages du SSF 

Cette technique innovante présente l’avantage d’être peu coûteuse comparativement 

à un scanner bitube. De plus elle est applicable avec un upgrade logiciel sur des 

scanners 64 détecteurs déjà en place.  

Il existe une réduction de dose liée aux indications potentiellement étendue 

d’acquisition prospective et ceux malgré le padding (6).  

Le SSF peut également élargir les indications du coroscanner en cas de FC élevée ou 

d’importante variabilité du rythme cardiaque. 

L’utilisation d’un padding de 80 ms élargissant l’acquisition permet de compenser 

partiellement l’absence de phase de repos concomitante des artères coronaires en 
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cas de FC élevée. En effet la création de 3 séries d’images successives augmente les 

chances d’avoir une phase avec moins d’artefact de mouvement par vaisseau. 

De plus il n’y a pas de compromis sur la résolution spatiale comparativement à une 

acquisition prospective d’un scanner bitube avec pitch élevé. 

En cas de réalisation d’un coroscanner double énergie le bénéfice du SSF semble 

majoré en raison de l’augmentation du contraste à bas kV permettant une optimisation 

du tracking vasculaire (étape 2 du SSF) (67). 

 

 Inconvénients du SSF 

L’étude de Li et al. (60) montre que la qualité de certains segments est détériorée par 

l’utilisation du SSF. C’est le cas des petits vaisseaux mais également de la Cx (51). 

Nous avons retrouvé cet aspect dans notre étude avec dans 11 cas sur 360 (3.06%), 

une perte de l’interprétabilité avec le SSF. Cela peut être expliqué par l’utilisation des 

3 séries d’images successives (étape 1 du SSF), avec potentiellement une des phases 

adjacentes non favorable au segment étudié et dégradant la qualité.  

De plus l’association d’une petite taille de vaisseau et du mouvement peut être à 

l’origine d’une erreur de tracking (étape 2 du SSF). Cette erreur peut engendrer une 

sous-estimation de la sténose. Nous avons mis en évidence dans certains cas un effet 

« trop belle artère » avec amélioration significative de la qualité image (contours, 

homogénéité…) mais au prix d’une large sous-estimation de la sténose par le SSF 

(Figure 24).  

Il convient donc d’être prudent sur l’interprétation des petits vaisseaux ou des sténoses 

courtes, avec visualisation minutieuse des images natives. En effet le SSF n’améliore 
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pas la résolution spatiale du système et en cas de volume partiel sur les données des 

3 phases successives, l’image finale peut se trouver erronée. 

Il est également possible d’améliorer le flux de l’algorithme en corrigeant 

manuellement le tracking (étape 2 du SSF). D’autre part l’utilisation d’un coroscanner 

en double énergie ou un meilleur rehaussement vasculaire favorisent le tracking (74), 

ce qui peut probablement limiter cet effet « trop belle artère ». 

 

 

Figure 24. Amélioration de la qualité avec diminution de la précision 
diagnostique sur une sténose courte d’un petit vaisseau avec le SSF 

La reconstruction classique (a), n’est pas diagnostique. L’algorithme Snapshot Freeze® 

améliore la qualité image et la confiance diagnostique (b) mais l’erreur de mesure est 

importante par rapport à la référence statique (c).  
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 Perspectives 

Le SSF est arrivé récemment sur le marché en 2012, et son développement est 

continu. Des améliorations pourraient permettre à l’avenir de réduire l’irradiation en 

supprimant la nécessité du padding. Les données de la phase cible pouvant être 

subdivisées en 3 (75). Une autre alternative pour diminuer l’irradiation serait d’effectuer 

une modulation de dose sur les données autours de la phase cible (38). 

L’utilisation de scanner avec large couverture, 16 cm dans l’axe Z, semble améliorer 

les performances du SSF (72), cela nécessite une comparaison avec notre modèle 

expérimental. 

Enfin un algorithme de correction de l’ensemble des structures du cœur, sur un 

principe similaire, est en phase de test (76). Une telle solution logicielle permettrait 

d’améliorer les artefacts des structures valvulaires, de la racine de l’aorte ou encore 

des parois myocardiques. 

 

 Limites de l’étude 

Notre étude présentait des limites. 

o Elle a été réalisée sur un modèle expérimental simulant les 

mouvements du cœur. Les artefacts de mouvement respiratoires ou 

la variation du BMI n’étaient pas considérés par exemple. Des études 

cliniques doivent être menées afin de confirmer ces résultats. 

o Nous avons utilisé un seul modèle de scanner (64 détecteurs 

monotube). Des études futures devraient évaluer le SSF sur des 

scanners avec large couverture (16 cm) permettant d’acquérir 
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l’ensemble du cœur en une rotation. De plus au regard de 

l’amélioration de la RT des systèmes bitubes, le SSF devrait être 

comparé en utilisant notre modèle. 

o La taille des vaisseaux allait de 6.4 mm à 1.18 mm, avec une 

tendance à la surestimation par rapport aux tailles in vivo (11) et notre 

modèle avec calcification présentait un important remodelage positif. 

Cependant il reste pertinent de s’intéresser principalement aux tailles 

des segments proximaux des artères coronaires qui sont 

possiblement accessibles à un traitement par coronarographie 

comparativement aux segments distaux.   

 

V. Conclusion 

Notre étude montre une amélioration de la qualité image du coroscanner par un 

algorithme de correction des mouvements coronaires spécifique d’un constructeur 

(SnapShot Freeze®), en particulier pour les FC élevées ou en cas d’arythmie. Il n’y a 

pas d’amélioration significative de la précision diagnostique. L’utilisation du SSF 

semble limitée en cas de sténose courte ou taille de vaisseau <2mm. 
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ANNEXE 1 : Concentration en iode (en mg/mL) dans les cavités cardiaques et 
les artères coronaires lors d’un coroscanner 

 

         [Iode] 
        mg/mL 
 
 
      Sujet 
 

VG VD sinus   
aortique 

CD  
Seg. 1  

CX  
Seg. 11 

IVA 
Seg. 6 

Tronc 
commun  
Seg. 5 

1 10.7 4.5 12.4 7.7 9.4 9.3 8.8 

2 19.1 7.5 17.2 14.5 13.4 14.0 17.0 

3 20.8 9.5 19.5 15.0 11.8 12.4 13.3 

4 19.1 15.1 16.8 14.5 8.1 9.4 12.2 

7 11.8 9.9 11.5 8.0 7.0 7.7 10.8 

8 21.0 7.5 20.3 15.9 13.2 13.3 14.9 

9 21.1 5.5 18.9 13.8 13.7 13.0 15.3 

10 20.1 7.6 21.3 16.8 16.6 16.9 21.1 

11 20.2 3.8 20.7 14.6 17.1 17.0 16.6 

12 13.8 13.9 14.4 8.0 12.3 10.1 15.4 

13 16.1 4.2 14.5 10.7 10.2 12.2 13.2 

14 14.2 11.6 12.1 11.6 10.1 9.3 10.7 

15 20.1 3.4 17.5 11.0 10.2 13.6 9.3 

16 16.0 8.2 17.0 13.2 10.5 12.9 10.9 

17 16.8 2.1 17.5 12.0 11.2 15.8 10.9 

18 14.7 7.4 14.5 12.1 11.4 12.5 14.2 

Moyenne 17.2 7.6 16.6 12.5 11.6 12.5 13.4 

Médiane 18.0 7.5 17.1 12.7 11.3 12.7 13.3 

Concentration en iode (mg/mL) dans les cavités cardiaques et les artères 
coronaires lors d’un coroscanner. Mesure à partir d’acquisition en double 
énergie. 

CD = coronaire droite; Cx = artère circonflexe; IVA = artère interventriculaire antérieure; Seg. 

= Segment; VD = ventricule droit coupe 4 cavités; VG = Ventricule gauche coupe 4 cavités. 
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ANNEXE 2 : Comparaison des items du score de qualité image entre les 
reconstructions classiques et l’algorithme de correction des mouvements, en 
fonction du rythme 
  Rythme FBP SSF P  
Confiance diagnostique (3 points) 50 BPM 2.78 ± 0.70 2.82 ± 0.61 0.750 
 60 BPM 2.67 ± 0.71 2.78 ± 0.60 0.423 
 70 BPM 2.55 ± 0.89 2.64 ± 0.83 0.626 
 80 BPM 2.31 ± 0.85 2.51 ± 0.90 0.280 
 90 BPM 1.76 ± 0.91 2.09 ± 0.90 0.084 
 100 BPM 1.53 ± 1.01 1.56 ± 1.08 0.920 
 110 BPM 1.22 ± 1.11 1.53 ± 1.04 0.172 
 Arythmique 2.53 ± 0.73 2.62 ± 0.72 0.560 
Qualité des contours (3 points) 50 BPM 2.58 ± 0.78 2.60 ± 0.78 0.893 
 60 BPM 2.31 ± 0.87 2.51 ± 0.76 0.249 
 70 BPM 2.09 ± 0.79 2.29 ± 0.87 0.257 
 80 BPM 1.71 ± 0.69 2.02 ± 0.78 0.049* 
 90 BPM 1.36 ± 0.80 1.64 ± 0.77 0.085 
 100 BPM 1.09 ± 0.73 1.44 ± 0.76 0.026* 
 110 BPM 1.02 ± 0.94 1.02 ± 0.75 1 
 Arythmique 2.11 ± 0.65 2.20 ± 0.73 0.542 
Homogénéité du vaisseau  
(3 points) 

50 BPM 
2.80 ± 0.59 2.84 ± 0.47 0.694 

 60 BPM 2.71 ± 0.69 2.82 ± 0.49 0.383 
 70 BPM 2.69 ± 0.76 2.71 ± 0.69 0.886 
 80 BPM 2.51 ± 0.69 2.64 ± 0.68 0.360 
 90 BPM 2.07 ± 0.81 2.31 ± 0.82 0.158 
 100 BPM 1.84 ± 0.85 2.07 ± 0.78 0.200 
 110 BPM 1.62 ± 1.07 1.76 ± 1.03 0.548 
 Arythmique 2.56 ± 0.66 2.76 ± 0.48 0.104 
Artefatcs 50 BPM 2.73 ± 0.72 2.78 ± 0.64 0.757 
 60 BPM 2.49 ± 0.90 2.69 ± 0.70 0.241 
 70 BPM 2.44 ± 0.94 2.58 ± 0.87 0.487 
 80 BPM 1.98 ± 0.94 2.22 ± 0.95 0.224 
 90 BPM 1.38 ± 0.87 1.78 ± 1.02 0.05 
 100 BPM 1.16 ± 0.93 1.27 ± 1.18 0.620 
 110 BPM 1.04 ± 1.04 1.27 ± 1.01 0.307 
 Arythmique 2.22 ± 0.95 2.44 ± 0.84 0.243 

Score qualité (12 points) 50 BPM 10.89 ± 2.68 11.04 ± 2.38 0.772 
 60 BPM 10.18 ± 2.99 10.80 ± 2.41 0.280 
 70 BPM 9.78 ± 3.21 10.22 ± 3.11 0.507 
 80 BPM 8.51 ± 2.93 9.4 ± 3.09 0.165 
 90 BPM 6.56 ± 3.16 7.82 ± 3.30 0.066 
 100 BPM 5.62 ± 3.29 6.33 ± 3.54 0.326 
 110 BPM 4.91 ± 3.92 5.58 ± 3.63 0.405 
 Arythmique 9.42 ± 2.68 10.02 ± 2.55 0.279 
SNR 50 BPM 8.21 ± 1.43 8.72 ± 1.81 0.138 
 60 BPM 8.66 ± 1.89 8.74 ± 1.46 0.829 
 70 BPM 8.25 ± 2.10 8.64 ± 1.84 0.352 
 80 BPM 7.71 ± 1.88 8.34 ± 2.05 0.135 
 90 BPM 7.63 ± 2.16 7.29 ± 2.03 0.447 
 100 BPM 7.32 ± 2.05 7.41 ± 2.08 0.825 
 110 BPM 7.03 ± 2.22 6.87 ± 2.01 0.715 
 Arythmique 8.19 ± 1.70 9.01 ± 1.76 0.028* 
CNR 50 BPM 7.17 ± 1.29 7.61 ± 1.64 0.159 
 60 BPM 7.40 ± 2.15 7.63 ± 1.29 0.540 
 70 BPM 7.15 ± 1.89 7.52 ± 1.66 0.321 
 80 BPM 6.7 ± 1.69 7.28 ± 1.86 0.123 
 90 BPM 6.48 ± 2.18 6.34 ± 1.89 0.734 
 100 BPM 6.29 ± 1.87 6.41 ± 1.89 0.775 
 110 BPM 6.01 ± 2.04 5.90 ± 1.86 0.797 
 Arythmique 7.13 ± 1.50 7.85 ± 1.54 0.027* 

Données représentées en moyenne ± DS                                                                                                                    
*P < 0.05 en comparant les images SSF et FBP.                                                                                                                  
CNR = Contraste to Noise Ratio; FBP = Filtered Back Projection; SNR = Signal to Noise Ratio; SSF = SnapShot 
Freeze®. 
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Annexe 3 : Comparaison des paramètres de qualité image et de précision 
diagnostique entre les reconstructions classiques et l’algorithme de correction 
des mouvements, en fonction de la qualité de la phase 

  
Qualité 
phase 

FBP SSF P  

Score qualité Meilleure 10.05 ± 2.78 10.10 ± 2.80 0.890 
(12 points) Moyenne 8.67 ± 3.31 9.44 ± 3.08 0.062 
 Pire 5.98 ± 3.88 7.17 ± 4.08 0.022* 
Confiance diagnostique Meilleure 2.62 ± 0.70 2.62 ± 0.75 1 
(3 points) Moyenne 2.34 ± 0.91 2.47 ± 0.84 0.240 
 Pire 1.55 ± 1.11 1.87 ± 1.14 0.030* 
Qualité des contours Meilleure 2.42 ± 0.82 2.33 ± 0.77 0.417 
(3 points) Moyenne 1.85 ± 0.82 2.05 ± 0.82 0.059 
 Pire 1.26 ± 0.95 1.53 ± 1.00 0.035* 
Homogénéité du vaisseau Meilleure 2.74 ± 0.56 2.73 ± 0.59 0.911 
(3 points) Moyenne 2.43 ± 0.83 2.63 ± 0.65 0.047* 
 Pire 1.88 ± 0.97 2.11 ± 0.95 0.061 
Artefacts Meilleure 2.45 ± 0.89 2.43 ± 0.89 0.827 
(3 points) Moyenne 2.04 ± 0.98 2.29 ± 0.99 0.051 
 Pire 1.30 ± 1.09 1.67 ± 1.18 0.013* 
SNR Meilleure 8.61 ± 1.81 8.40 ± 1.86 0.378 
 Moyenne 7.93 ± 1.82 8.27 ± 1.90 0.166 
 Pire 7.09 ± 2.05 7.72 ± 2.24 0.024* 
CNR Meilleure 7.44 ± 1.73 7.32 ± 1.69 0.589 
 Moyenne 6.89 ± 1.65 7.2 ± 1.70 0.159 
 Pire 6.04 ± 2.01 6.68 ± 2.04 0.015* 
% Erreur sténose DLMini Meilleure 12.94 ± 16.47 11.39 ± 14.59 0.491 
 Moyenne 14.73 ± 16.60 13.31 ± 13.87 0.522 
 Pire 24.53 ± 27.92 19.52 ± 20.09 0.155 
% Erreur sténose DLMo Meilleure 12.19 ± 18.82 13.71 ± 20.52 0.594 
 Moyenne 16.18 ± 20.65 14.01 ± 14.66 0.403 
 Pire 28.17 ± 31.38 21.72 ± 22.87 0.105 
% Erreur sténose SL Meilleure 8.77 ± 16.98 10.17 ± 18.08 0.578 
 Moyenne 11.82 ± 17.59 10.05 ± 13.92 0.439 
 Pire 20.48 ± 28.30 14.69 ± 16.65 0.086 
% Erreur DLMini Meilleure 10.62 ± 23.85 10.21 ± 20.13 0.845 
 Moyenne 13.39 ± 25.02 12.03 ± 17.67 0.516 
 Pire 19.60 ± 29.37 16.86 ± 23.58 0.285 
% Erreur DLMo Meilleure 13.92 ± 34.76 10.65 ± 21.34 0.241 
 Moyenne 14.49 ± 17.93 15.53 ± 18.16 0.807 
 Pire 21.83 ± 44.91 16.64 ± 33.04 0.172 
% Erreur SL Meilleure 40.07 ± 127.72 25.55 ± 64.96 0.137 
 Moyenne 10.62 ± 15.99 9.55 ± 11.25 0.744 
 Pire 64.07 ± 180.61 43.96 ± 113.79 0.167 

Données représentées en moyenne ± DS                                                                                                                    
*P < 0.05 en comparant les images SSF et FBP.                                                                                                                  
CNR = Contraste to Noise Ratio; DLMini = Diamètre Luminal Minimal; DLMo = Diamètre 
Luminal Moyen ; FBP = Filtered Back Projection; SNR = Signal to Noise Ratio; SSF = 
SnapShotFreeze®; SL = Surface Luminale. 
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Annexe 4 : Comparaison des pourcentages d’erreur d’estimation de sténose 
entre les reconstructions classiques et l’algorithme de correction des 
mouvements, en fonction du rythme 

  Rythme FBP SSF P  

% Erreur sténose DLMini 50 BPM 11.33 ± 14.83 11.70 ± 18.37 0.925 
 60 BPM 11.52 ± 10.71 8.24 ± 8.57 0.155 
 70 BPM 9.00 ± 8.41 11.21 ± 16.25 0.472 
 80 BPM 16.42 ± 18.70 16.74 ± 15.66 0.939 
 90 BPM 23.17 ± 23.67 19.88 ± 20.48 0.530 
 100 BPM 25.71 ± 22.11 20.27 ± 16.96 0.245 
 110 BPM 29.07 ± 36.54 20.54 ± 20.01 0.223 
 Arythmique 12.98 ± 16.21 9.37 ± 8.61 0.242 
% Erreur sténose DLMo 50 BPM 13.53 ± 22.03 10.73 ± 17.53 0.552 
 60 BPM 14.35 ± 16.84 9.44 ± 12.13 0.161 
 70 BPM 10.93 ± 13.85 12.44 ± 20.37 0.714 
 80 BPM 18.64 ± 25.43 16.60 ± 18.93 0.701 
 90 BPM 20.76 ± 23.38 21.71 ± 22.93 0.861 
 100 BPM 24.91 ± 25.69 20.47 ± 21.31 0.428 
 110 BPM 32.90 ± 39.92 26.15 ± 23.46 0.385 
 Arythmique 14.77 ± 19.71 14.29 ± 15.92 0.911 
%Erreur sténose SL 50 BPM 9.07 ± 15.83 7.00 ± 11.95 0.533 
 60 BPM 9.80 ± 13.17 6.32 ± 9.04 0.197 
 70 BPM 7.58 ± 11.73 9.59 ± 18.74 0.587 
 80 BPM 14.55 ± 24.31 13.18 ± 20.73 0.798 
 90 BPM 14.49 ± 17.93 15.53 ± 18.16 0.807 
 100 BPM 18.26 ± 21.32 13.19 ± 13.78 0.235 
 110 BPM 25.15 ± 39.63 18.74 ± 20.48 0.391 
 Arythmique 10.62 ± 15.99 9.55 ± 11.25 0.744 
% Erreur DLMini 50 BPM 8.59 ± 14.05 9.23 ± 17.38 0.799 
 60 BPM 10.68 ± 18.46 7.80 ± 12.31 0.244 
 70 BPM 8.73 ± 10.98 9.66 ± 18.12 0.695 
 80 BPM 13.82 ± 26.75 13.43 ± 24.19 0.922 
 90 BPM 17.45 ± 24.28 17.27 ± 27.23 0.965 
 100 BPM 22.59 ± 34.62 17.34 ± 17.07 0.222 
 110 BPM 23.49 ± 40.38 20.25 ± 27.44 0.552 
 Arythmique 10.94 ± 24.43 9.29 ± 13.24 0.593 
% Erreur DLMo 50 BPM 9.19 ± 22.64 7.56 ± 19.87 0.629 
 60 BPM 12.13 ± 30.78 7.98 ± 20.08 0.311 
 70 BPM 8.97 ± 21.41 10.66 ± 26.98 0.658 
 80 BPM 15.60 ± 37.70 13.36 ± 30.77 0.680 
 90 BPM 15.82 ± 31.32 17.27 ± 34.16 0.779 
 100 BPM 22.49 ± 46.41 14.95 ± 25.19 0.201 
 110 BPM 27.31 ± 60.22 21.85 ± 47.44 0.523 
 Arythmique 11.43 ± 30.21 10.72 ± 23.66 0.868 
%Erreur SL 50 BPM 22.72 ± 72.10 18.37 ± 61.59 0.680 
 60 BPM 34.05 ± 105.06 19.60 ± 60.58 0.285 
 70 BPM 23.12 ± 69.50 28.51 ± 89.96 0.670 
 80 BPM 45.80 ± 133.29 36.66 ± 100.53 0.623 
 90 BPM 40.66 ± 104.28 46.56 ± 114.26 0.732 
 100 BPM 67.65 ± 180.35 34.62 ± 75.55 0.130 
 110 BPM 91.23 ± 271.40 67.37 ± 209.94 0.532 
 Arythmique 31.58 ± 102.03 26.76 ± 70.59 0.727 

Données représentées en moyenne ± DS                                                                                                                    
*P < 0.05 en comparant les images SSF et FBP.                                                                                                                  
CNR = Contraste to Noise Ratio; DLMini = Diamètre Luminal Minimal; DLMo = Diamètre 
Luminal Moyen ; FBP = Filtered BackProjection; SNR = Signal to Noise Ratio; SSF = 
SnapShot Freeze®; SL = Surface Luminale. 
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Annexe 5 : Comparaison des pourcentages d’erreur de mesure entre les 
reconstructions classiques et l’algorithme de correction des mouvements, en 
fonction de la taille du vaisseau 

  vaisseau FBP SSF P  

% Erreur DLMini 6.4 mm 6.16 ± 7.61 5.90 ± 6.57 0.826 

 6.35 mm 4.79 ± 6.83 4.02 ± 5.38 0.456 

 4.86 mm 5.32 ± 5.54 5.39 ± 6.0 0.937 

 4.18 mm 6.88 ± 7.31 8.19 ± 8.01 0.310 

 4.15 mm 8.40 ± 8.01 7.66 ± 7.52 0.571 

 2.73 mm 13.11 ± 10.31 11.82 ± 10.15 0.452 

 2.41 mm 16.93 ± 19.19 16.78 ± 16.17 0.959 

 2.38 mm 9.15 ± 11.23 8.02 ± 9.29 0.513 

 1.18 mm 60.09 ± 54.89 49.49 ± 40.16 0.188 

% Erreur DLMo 6.4 mm 3.27 ± 3.85 3.28 ± 4.11 0.983 

 6.35 mm 3.18 ± 4.00 2.31 ± 3.06 0.145 

 4.86 mm 3.00 ± 3.77 3.69 ± 4.91 0.342 

 4.18 mm 4.91 ± 6.24 5.27 ± 7.97 0.766 

 4.15 mm 6.76 ± 9.93 4.97 ± 6.71 0.207 

 2.73 mm 7.48 ± 8.54 7.23 ± 8.72 0.863 

 2.41 mm 12.47 ± 16.01 12.19 ± 12.67 0.905 

 2.38 mm 5.67 ± 7.12 4.23 ± 4.32 0.146 

 1.18 mm 91.56 ± 74.13 74.24 ± 58.45 0.122 

% Erreur SL 6.4 mm 6.70 ± 7.66 6.18 ± 7.10 0.671 

 6.35 mm 6.16 ± 7.62 4.36 ± 5.87 0.116 

 4.86 mm 6.01 ± 7.01 7.58 ± 10.48 0.311 

 4.18 mm 10.33 ± 13.72 10.79 ± 19.53 0.871 

 4.15 mm 13.82 ± 24.89 10.83 ± 15.55 0.388 

 2.73 mm 13.80 ± 14.11 13.39 ± 14.44 0.864 

 2.41 mm 21.00 ± 21.11 21.35 ± 19.97 0.920 

 2.38 mm 10.77 ± 13.16 7.96 ± 8.23 0.127 

 1.18 mm 313 ± 328 231 ± 249 0.094 

Données représentées en moyenne ± DS                                                                                                                    
*P < 0.05 en comparant les images SSF et FBP.                                                                                                                  
CNR = Contraste to Noise Ratio; DLMini = Diamètre Luminal Minimal; DLMo = Diamètre 
Luminal Moyen ; FBP = Filtered BackProjection; SNR = Signal to Noise Ratio; SSF = 
SnapShot Freeze®; SL = Surface Luminale. 
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Annexe 6 : Comparaison des paramètres de qualité image et de précision 
diagnostique entre les reconstructions classiques et l’algorithme de 
correction des mouvements, en excluant le plus petit vaisseau 

  FBP SSF P value 

Score qualité (12 points) 8.46 ± 3.54 9.15 ± 3.67 0.017* 

Confiance diagnostique (3 points) 2.22 ± 0.97 2.38 ± 0.92 0.054 

Qualité des contours (3 points) 1.85 ± 0.92 2.03 ± 0.88 0.017* 

Homogénéité du vaisseau (3 points) 2.42 ± 0.81 2.55 ± 0.74 0.042* 

Artefacts (3 points) 1.97 ± 1.05 2.19 ± 1.02 0.010* 

SNR 7.97 ± 2.01 8.17 ± 1.98 0.222 

CNR 6.91 ± 1.88 7.13 ± 1.79 0.143 

% Erreur sténose DLMini 12.93 ± 16.65 11.21 ± 13.21 0.235 

% Erreur sténose DLMo 11.82 ± 17.61 11.09 ± 14.91 0.641 

% Erreur sténose SL 7.52 ± 9.81 7.32 ± 9.22 0.822 

% Erreur DLMini 8.91 ± 11.36 8.59 ± 10.23 0.643 

% Erreur DLMo  5.71 ± 8.68 5.46 ± 7.86 0.627 

% Erreur SL  10.69 ± 13.79 10.23 ± 14.31 0.604 

Données représentées en moyenne ± DS                                                                                                                    
*P < 0.05 en comparant les images SSF et FBP.                                                                                                                  
CNR = Contraste to Noise Ratio; DLMini = Diamètre Luminal Minimal; DLMo = Diamètre 
Luminal Moyen ; FBP = Filtered Back Projection; SNR = Signal to Noise Ratio; SSF = 
SnapShot Freeze®; SL = Surface Luminale. 
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Annexe 7 : Comparaison de l’interprétabilité et des artefacts entre les 
reconstructions classiques et l’algorithme de correction des mouvements en 
excluant le petit vaisseau et en fonction de la qualité de la phase 

  Qualité phase FBP SSF P value 

Vaisseau interprétable Toutes 281 (78.1%) 293 (81.4%) 0.058 

 Meilleure 90 (93.7%) 90 (93.7%) 1 

 Moyenne 83 (87.4%) 85 (89.5%) 0.727 

 Pire 57 (58.8%) 70 (72.2%) 0.002* 

Présence d’artefact de pile Toutes 116 (32.3%) 106 (29.5%) 0.245 

 Meilleure 16 (16.7%) 19 (19.8%) 0.581 

 Moyenne 25 (26.3%) 18 (18.9%) 0.167 

 Pire 46 (47.9%) 40 (41.7%) 0.210 

Présence d’artefact de 
mouvement 

Toutes 
182 (50.7%) 142 (39.6%) <0.0001* 

 Meilleure 26 (27.1%) 23 (24.0%) 0.453 

 Moyenne 47 (49.5%) 32 (33.7%) 0.0007* 

 Pire 71 (74%) 55 (57.3%) 0.0001* 

Présence d’artefact de 
blooming 

Toutes 
48 (13.4%) 37 (10.3%) 0.013* 

 Meilleure 8 (8.3%) 9 (9.4%) 1 

 Moyenne 17 (17.9%) 11 (11.6%) 0.070 

 Pire 22 (22.9%) 17 (17.7%) 0.063 

Données représentées en moyenne ± DS                                                                                                                    
*P < 0.05 en comparant les images SSF et FBP.                                                                                                                  
CNR = Contraste to Noise Ratio; DLMini = Diamètre Luminal Minimal; DLMo = Diamètre 
Luminal Moyen ; FBP = Filtered Back Projection; SNR = Signal to Noise Ratio; SSF = 
SnapShot Freeze®; SL = Surface Luminale. 
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Annexe 8 : Comparaison du score de qualité et des paramètres de précision 
diagnostique entre les reconstructions classiques et l’algorithme de correction 
des mouvements, en fonction du rythme, en excluant le plus petit vaisseau 

  Rythme FBP SSF P  

Score qualité (12 points) 50 BPM 11.03 ± 2.32 11.08 ± 2.26 0.918 

 60 BPM 10.31 ± 2.82 10.89 ± 2.08 0.321 

 70 BPM 9.83 ± 3.11 10.28 ± 3.07 0.544 

 80 BPM 8.83 ± 2.59 9.61 ± 2.92 0.236 

 90 BPM 6.75 ± 3.17 8.22 ± 3.20 0.054 

 100 BPM 5.89 ± 3.21 6.58 ± 3.49 0.382 

 110 BPM 5.56 ± 3.64 6.25 ± 3.40 0.406 

 Arythmique 9.47 ± 2.75 10.25 ± 2.35 0.201 

% Erreur sténose DLMini 50 BPM 9.15 ± 14.30 9.53 ± 17.95 0.931 

 60 BPM 8.11 ± 7.56 6.41 ± 7.44 0.408 

 70 BPM 6.69 ± 7.06 7.24 ± 7.72 0.789 

 80 BPM 10.21 ± 9.13 13.47 ± 11.26 0.248 

 90 BPM 19.55 ± 21.64 12.83 ± 13.40 0.176 

 100 BPM 19.73 ± 18.38 19.49 ± 18.50 0.962 

 110 BPM 21.01 ± 27.14 13.96 ± 12.95 0.229 

 Arythmique 8.99 ± 9.56 6.77 ± 6.27 0.316 

%Erreur sténose DLMo 50 BPM 7.63 ± 6.51 5.26 ± 4.78 0.133 

 60 BPM 9.80 ± 13.17 6.32 ± 9.04 0.197 

 70 BPM 6.99 ± 4.79 5.37 ± 5.27 0.241 

 80 BPM 8.55 ± 9.50 10.14 ± 11.14 0.576 

 90 BPM 14.9 8± 19.00 13.46 ± 15.93 0.752 

 100 BPM 22.84 ± 31.44 20.72 ± 18.03 0.762 

 110 BPM 25.15 ± 39.63 18.74 ± 20.48 0.391 

 Arythmique 8.07 ± 10.43 8.95 ± 10.83 0.763 

% Erreur sténose SL 50 BPM 5.75 ± 9.58 5.20 ± 10.48 0.841 

 60 BPM 4.86 ± 4.19 3.79 ± 3.60 0.318 

 70 BPM 4.63 ± 3.22 3.91 ± 3.67 0.445 

 80 BPM 5.68 ± 6.10 6.57 ± 7.06 0.622 

 90 BPM 9.99 ± 11.87 8.79 ± 9.63 0.684 

 100 BPM 10.62 ± 12.95 10.77 ± 12.86 0.967 

 110 BPM 13.01 ± 14.59 13.60 ± 11.13 0.867 

 Arythmique 5.63 ± 6.61 5.90 ± 6.84 0.883 

% Erreur DLMini 50 BPM 5.35 ± 8.49 5.86 ± 11.48 0.776 

 60 BPM 6.09 ± 8.38 5.12 ± 6.19 0.461 

 70 BPM 5.92 ± 6.27 5.32 ± 5.45 0.571 

 80 BPM 6.75 ± 7.83 8.17 ± 8.74 0.340 

 90 BPM 12.23 ± 12.95 9.40 ± 8.21 0.144 

 100 BPM 14.50 ± 13.78 15.33 ± 15.01 0.747 

 110 BPM 14.76 ± 16.22 13.63 ± 11.59 0.652 

 Arythmique 5.66 ± 7.79 5.91 ± 5.94 0.840 
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Annexe 8 (suite) : Comparaison du score de qualité et des paramètres de 
précision diagnostique entre les reconstructions classiques et l’algorithme de 
correction des mouvements, en fonction du rythme, en excluant le plus petit 
vaisseau. 
 Rythme FBP SSF P  

% Erreur DLMo 50 BPM 4.05 ± 8.16 3.32 ± 7.55 0.603 

 60 BPM 3.52 ± 5.04 2.88 ± 2.78 0.374 

 70 BPM 3.72 ± 4.09 3.41 ± 3.38 0.646 

 80 BPM 4.66 ± 5.92 4.67 ± 5.58 0.992 

 90 BPM 7.12 ± 7.74 7.46 ± 9.88 0.827 

 100 BPM 8.41 ± 10.05 8.69 ± 11.36 0.886 

 110 BPM 10.73 ± 15.14 9.22 ± 9.55 0.505 

 Arythmique 3.49 ± 4.96 4.02 ± 5.34 0.564 

% Erreur SL 50 BPM 7.30 ± 11.71 6.13 ± 12.58 0.590 

 60 BPM 6.91 ± 9.09 5.71 ± 5.29 0.366 

 70 BPM 7.59 ± 8.05 6.65 ± 6.26 0.465 

 80 BPM 9.04 ± 10.90 8.77 ± 10.00 0.884 

 90 BPM 13.23 ± 13.18 14.36 ± 22.69 0.732 

 100 BPM 15.44 ± 16.27 15.58 ± 17.90 0.965 

 110 BPM 19.16 ± 21.76 17.29 ± 16.14 0.584 

 Arythmique 6.84 ± 8.52 7.35 ± 9.05 0.744 

Données représentées en moyenne ± DS                                                                                                                    
*P < 0.05 en comparant les images SSF et FBP.                                                                                                                  
CNR = Contraste to Noise Ratio; DLMini = Diamètre Luminal Minimal; DLMo = Diamètre 
Luminal Moyen ; FBP = Filtered Back Projection; SNR = Signal to Noise Ratio; SSF = 
SnapShot Freeze®; SL = Surface Luminale. 
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Résumé : 

But de l’étude : Evaluer la qualité image, la précision diagnostique et la variabilité aux 

variations de Fréquences Cardiaques (FC) du coroscanner avec utilisation de 

l’algorithme SnapShot Freeze® (SSF) par rapport aux reconstructions classiques 

Filtered Back Projection (FBP). 

Matériels et méthodes : Cinq modèles de vaisseaux coronaires de 1.18 à 6.4 mm de 

diamètre (avec des sténoses de 42 à 71 %), animés par un fantôme cardiaque 

dynamique, ont bénéficié d’un coroscanner. L’acquisition s’effectuait au repos 

(référence statique) et à sept FC sinusales simulées de 50 à 110 BPM, avec une 

acquisition synchronisée rétrospective à l’ECG ; un profil arythmique a aussi été testé. 

Toutes les acquisitions étaient reconstruites à 45, 60 et 70 % en utilisant le FBP et 

SSF. 

Pour chaque vaisseau la qualité image a été évaluée (score qualité, artefacts, rapports 

signal sur bruit et contraste sur bruit) ainsi que la précision diagnostique (% erreur de 

mesure et d’évaluation de sténose en diamètre et surface comparés à la référence) 

pour le FBP et le SSF. 

Résultats : Sur 720 vaisseaux simulés la qualité image et les artefacts de mouvement 

et de blooming étaient améliorés avec le SSF (p<0.05), en particulier lorsque la qualité 

initiale est faible et pour des FC élevées ou en cas d’arythmie. La précision 

diagnostique n’était pas améliorée significativement. 

Conclusion : Le SSF améliore la qualité image, en particulier pour des FC élevées ou 

en cas d’arythmie. Le bénéfice est plus important lorsque que la qualité initiale est 

faible. Le SSF n’améliore pas significativement la précision diagnostique. 

Mots-clés : Coroscanner, Algorithme de correction des mouvements, Artefact de 

mouvement, Coronaropahtie 


