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INTRODUCTION

Ce document a pour objectif d’aider les professionnels impliqués en radiologie dans
I’estimation des doses délivrées aux patients lors des examens en radiologie conventionnelle, en
mammographie et en scanographie. Il contribue ainsi a satisfaire aux exigences d’optimisation et
d’information ¢énoncées dans la Directive Européenne 97-43 [1] relative a la protection
radiologique des patients et découlant de la publication 73 de la CIPR' sur la "Protection et
Streté¢ Radiologiques en Médecine" [2]. Ces exigences ont été reprises dans le décret n° 2003-
270 du 24 mars 2003 relatif a la protection des personnes exposées a des rayonnements ionisants
a des fins médicales et médico-légales et modifiant le code de la santé publique, publié au journal
officiel du 26 mars 2003. Dans ce texte il est fait obligation d'estimer les doses recues par les
patients. Cette obligation se retrouve dans l'application de I'article R. 1333-68 dans lequel sont
introduits les niveaux de référence diagnostiques (NRD) a des fins d'optimisation. Ces NRD sont
constitués par des niveaux de dose pour des examens types de radiologie. Les NRD seront fixés
par arrét¢ du ministre chargé de la santé, pour des examens types sur des groupes de patients
types ou sur des matériaux simulant le corps humain. Cet arrété sera publi¢ début 2004.

Ce travail est d’autant plus important qu’il est admis que I’irradiation médicale, dont plus
de 90 % est du a la radiologie, représente, avec 1,1 mSv/an [3], preés du tiers de ’exposition
annuelle moyenne d’un individu, ce qui en fait la source d’exposition d’origine artificielle la plus
importante.

Ce document comporte 4 chapitres. Le premier est consacré au rappel de toutes les
données dosimétriques susceptibles de caractériser le faisceau de rayons X, I’exposition du
patient ou le risque radiologique. Dans le chapitre 2 sont abordés les différents types de
détecteurs potentiellement utilisables pour accéder aux différentes grandeurs dosimétriques
mesurables. Les méthodes de calcul, analytiques et numériques, sont exposées dans le chapitre 3
pour permettre au lecteur d’accéder a I’information dosimétrique selon différents niveaux
d’information sur les caractéristiques de I’examen. Enfin le chapitre 4 rassemble, sous forme de
fiches, les données a recueillir en pratique sur une installation pour effectuer une mesure et/ou un
calcul de dose. Un tableau comparatif des doses efficaces pour les principaux examens de
radiologie a également été inclus en annexe.

Les doses rapportées dans ce document sont celles relatives a un cliché ou a un ensemble
de clichés (face et profil par exemple) en radiologie conventionnelle, et & un examen en
scanographie. En pratique, la réalité¢ est souvent différente car les clichés ou les acquisitions
peuvent étre répétés. Ceci est particulierement vrai en scanographie ou les facilités d’acquisition
actuelles, avec les scanners hélicoidaux, mono- ou multidétecteurs, ont supprimé la contrainte de
temps qui limitait le nombre de coupes ou le volume exploré. En pratique, toute estimation
dosimétrique devra tenir compte du nombre d’acquisitions réellement effectuées pour chaque
examen. De méme, la numérisation des tables de radiologie conventionnelle peut conduire a un
accroissement important du nombre d’expositions, méme si le nombre de clichés imprimés
semble rester constant. En ce qui concerne le parc de matériel, des données complétes sont
publiées chaque année par la DGSNR (tableau I) [4].

Cependant, avant d’aborder 1’objet de ce document, il nous a semblé intéressant de
brosser un tableau des pratiques radiologiques en France. S’il est admis qu’il se pratique en
moyenne un examen radiologique/an/personne, il est difficile de présenter des données
exhaustives concernant la radiologie médicale en France. On peut cependant essayer d’extrapoler

! Commission Internationale de Protection Radiologique (CIPR)
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a partir de données plus ou moins représentatives. Ainsi, a partir d’'une enquéte réalisée en 1994
par PINSERM [5] dans 785 hdpitaux publics, on peut extraire la répartition par type d’actes pour
la radiologie conventionnelle (tableau II) et pour la scanographie (tableau III).

I1 faut souligner que ces données datent de 1994 et que les pratiques actuelles différent
déja probablement de cette répartition. En effet les examens de la téte sont (trop) lentement
remplacés par des explorations en Imagerie par Résonance Magnétique (IRM) et les examens de
scanographie se sont beaucoup développés. Ces données ne reflétent que la pratique des
établissements publics, celle des structures privées pouvant différer sensiblement en fonction de
leur recrutement. Par exemple, les cabinets privés auront tendance a pratiquer moins d’examens
de thorax et d’abdomen et davantage d’explorations du rachis.

Tableau | : Nombre d’appareils de radiologie par type d’installation en France au 31 décembre
2002 [4].
Type d'installation

Nombre d’appareils

* radioscopie 56
* diagnostic 1éger 3690
* diagnostic lourd 9831
* mammographie 2524
* scanographie 587
* dentaire 34740
Tableau Il : Répartition (en %) de Dl’activit¢ Tableau Il : Répartition (en %) de

des salles de radiologie conventionnelle dans
les établissements hospitaliers publics en 1994
(nombre total d’examens en milliers : 26 878)

[3]

I’activité des salles de scanographie dans les
¢tablissements hospitaliers publics en 1994
(nombre total d’examens en milliers : 2 191)

[5].

Examen Pourcentage Examen Pourcentage
Poumons 31,1 Téte et cou 46,6
Rachis 8,3 Abdomen 18,3
A.S.P 7,4 Thorax 13,8
Crane Sinus 7,3 Rachis 9,9
Mammographie 2,5 Membres 4,7
Digestif 1,5 Pelvis 3,8
ULV 1 Autres 2,9
Membres 28,5
Bassin 6,6

Autres 5,7
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1. GRANDEURS DOSIMETRIQUES

La description d’un champ de radiations ionisantes se fait au moyen de grandeurs
radiométriques telle que la fluence. Les interactions entre le champ de radiation et la matiére sont
caractérisées par des coefficients d’interaction tels que le coefficient d’atténuation linéique p, le

coefficient d’absorption d’énergie massique W.,/p .... Pour quantifier les effets des rayonnements
ionisants sur la matiere deux approches peuvent étre envisagées :

* Du point de vue du dépdt d’énergie.
* Du point de vue de la conversion ou du transfert d’énergie.
1.1. PREMIERE APPROCHE : DEPOT D’ENERGIE
Dans cette approche on définit le dépot d’énergie résultant d’une interaction, puis
I’énergie déposée résultant de plusieurs interactions dans un volume donné pour finir par la dose
absorbée.
1.1.1. Dépot d’énergie
Le dépot d’énergie, €;, consécutif a une interaction i est défini par la relation suivante :
€ =E&pn- 8out+2(2
ou &, est I’énergie incidente de la particule ionisante (a I’exclusion de I’énergie de masse), €y €5t
la somme de toutes les énergies sortant de I’interaction sous forme de particules ionisantes (a
I’exclusion de 1’énergie de masse), et 2 Q est la modification de I’énergie de masse du noyau et

de toutes les particules impliquées dans I’interaction,

Unité : le joule (J)

1.1.2. Energie déposée / Imparted energy

L’énergie déposée dans un volume donné se définit comme la somme de tous les dépots
d’énergie dans ce volume :

£=) g
Du fait de son caractére stochastique on utilise en général I’énergie déposée moyenne :
€=<eg>

Certains calculs font également intervenir la fraction d’énergie moyenne déposée définie comme
le rapport de I’énergie radiante sortante et de 1’énergie radiante entrante.
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1.1.3. Dose absorbée / Absorbed dose
L’énergie moyenne déposée permet de définir la dose absorbée :

D:d_8
dm

ou d¢ est I’énergie moyenne déposée dans 1’¢lément de masse dm.

Unité : le gray (Gy) dont la dimension est le [J.kg™]

1.2. DEUXIEME APPROCHE : CONVERSION OU TRANSFERT D’ENERGIE

Lorsque les rayonnements ionisants mis en jeu sont des particules non chargées, c’est le
cas en radiologie, on introduit aussi le kerma qui mesure 1’énergie cinétique des particules
chargées libérées par les particules non chargées.

1.2.1. Kerma

Le terme kerma est I’acronyme anglais de «kinetic energy released per unit mass »
(énergie cinétique libérée par unit¢ de masse). C’est le quotient de la somme des énergies
cinétiques initiales dE; de toutes les particules chargées mises en mouvement par les particules
non chargées dans un ¢lément de matieére de masse dm :

dm

K=

Unité : le gray (Gy) dont la dimension est le [J.kg™']

1.2.2 Dose absorbée

Dans un élément de volume donné on parle d’équilibre électronique lorsque les électrons
mis en mouvement par les particules non chargées incidentes et qui entrent dans ce volume sont
aussi nombreux que les €lectrons qui en sortent. Quand cet équilibre est atteint, la dose absorbée
peut s’exprimer comme ¢étant le produit du kerma par le rapport des coefficients massiques de

transfert (l,/p) et d’absorption d’énergie (Len/P) :

D_K G’Ltr/p)

enlp)

Unité : le gray (Gy) (1 Gy =1 I.kg™)
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En radiologie compte tenu des relativement faibles énergies de rayons X utilisées (<150 keV), on
peut considérer que la dose absorbée et le kerma sont 2 grandeurs égales en tout point du milieu
irradi¢, d’une part, parce que le parcours trés faible des électrons secondaires permet
pratiquement d’assurer 1’équilibre électronique des 1’entrée du milieu et, d’autre part, parce que la
quasi absence de rayonnement de freinage de ces électrons secondaires peu énergétiques rend le
rapport des coefficients massiques proche de I'unité.

1.3. GRANDEURS DOSIMETRIQUES DERIVEES

Un ensemble de grandeurs dérivées de ces grandeurs fondamentales s’applique de facon
plus aisée a toute pratique irradiante.

1.3.1. Kerma dans [’air (K ,;;)/Air Kerma.

Mesuré dans 1’air dans des conditions de référence notamment de distance (d..f) mais
également de diaphragme et de qualité de faisceau, le kerma par unit¢ de charge électrique
passant dans le tube (mAs) caractérise une installation radiologique. On parle alors de débit de
kerma dans 1’air normalisé (,K,;;) ou de rendement du tube.

Une grandeur de kerma tres utilisée dans les logiciels de calcul de doses délivrées aux
patients est le Kerma dans I’Air a la Surface d’Entrée du milieu (patient ou fantome) : KASE ou
ESAK (Entrance Surface Air Kerma). Le KASE est déduit du K,; caractérisant 1’installation
radiologique par une simple loi de I’inverse carré de la distance dans laquelle DFE est la distance
foyer-peau. Q est la charge passant dans le tube en mAs.

KASE = Kuir . Q . (DFE/dyer)’

Unité pratique : mGy

Le KASE se retrouvent aussi souvent sous la forme d’un débit exprimé en mGy/mAs. On peut
parler dans ce cas de kerma dans I’air a la surface d’entrée normalisé : ,KASE.

KASE = Kyi; . (DFE/dye)?

Unité pratique : mGy/mAs

1.3.2. Dose a l’entrée (D.) / Entrance Surface Dose (ESD).

Cette grandeur caractérise la dose a la surface d’entrée du patient et intégre, par rapport au
KASE, la différence d’absorption d’énergie entre ’air et les tissus exprimée par le rapport des
coefficients massiques d’absorption en énergie entre les tissus et I’air a I’entrée du milieu,
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Prof=0

(“"” ,0) , et la contribution du rayonnement rétrodiffusé par le patient exprimé par le facteur
tissu,air

de rétrodiffusion, B.

Prof =0

DezKASE.B.(W" j

tissu,air
Unité pratique : mGy.

1.3.3. Dose en profondeur (D)) / Depth Dose.

Cette grandeur caractérise la dose a la profondeur p dans le patient, elle tient compte de
I’¢loignement a la source et de I’atténuation du rayonnement par les tissus.

Prof =p 2
D, =KASE [ﬁ“e% ) EE DFE } CRTA (p.S)
tissu,air | DFE +p

Avec : RTA : rapport tissu/air qui exprime la variation, a la distance (DFE+p), entre la dose dans
le tissu et la dose dans I’air. Ce rapport dépend de S, surface du champ a la profondeur p.

Unité pratique : mGy.

1.4. GRANDEURS DOSIMETRIQUES SPECIFIQUES.

Quelques grandeurs dosimétriques plus spécifiques permettent d’évaluer les expositions dues aux
diverses sources radiologiques.

1.4.1. Appliquée a la radiologie conventionnelle : le Produit Kerma-Surface (PKS)
/ Air Kerma Area Product (KAP).

Le produit du kerma dans I’air et de la surface du champ d’irradiation (S) est une grandeur
indépendante de la distance du foyer au détecteur car la section droite du faisceau augmente avec
le carré de la distance a la source alors que kerma décroit pour sa part avec cette distance au
carré:

PKS = K. S
2

Unité pratique : Gy . cm”.

Pour les raisons données au § 1.2.2, le PKS est égal au Produit Dose Surface (PDS) / Dose
Area Product (DAP).
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Dans Iair Dans les tissus

F

wnnnn. PKS = Koir(P) . S(P)
Invariant O P

PKS =K ,,(P) . S(P)
Invariant O P

P KASE = K.i(E) De = KASE . B(S(E),CDA)
_ =PKS/S(E)
....... w(P) =K . Q. (d,/ DFP)? Dp(P) =KASE . (DFE/DFP)*
=PKS /S(P) . RTA(S(P).p)

Figure 1 : Relations entre les grandeurs dosimétriques en radiologie conventionnelle

1.4.2. Appliquées a la scanographie

1.4.2.1. L'Indice de Dose de Scanographie (IDS) / Computed Tomography
Dose Index (CTDI)

Le CTDI est égal a I’intégrale du profil de dose D(z), calculée le long de I’axe (z)
représentant 1’axe de rotation du scanner, pour une rotation unique du tube de 360°, divisée par le
nombre de coupes N obtenu pour une rotation unique du tube de 360° et la largeur nominale des
coupes, T :

+00

CTDI= | D@

NxT

dz

Unité pratique : mGy.

Remarque : Ce produit N x T est égal a la largeur de collimation du faisceau.

1.4.2.2. L'Indice de Dose de Scanographie sur 100 mm (IDS 100mm) /
Computed Tomography Dose Index (CTDI, o)

En pratique le CTDI est mesuré dans l'air ou dans un fantome a l'aide d'une chambre type
"crayon" dont le volume sensible a une longueur de 100 mm, d’ou I’appellation CTDI; .

+50
D(z)
CTDI,, = | v

-50

dz
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Remarque : que la mesure soit effectuée dans I’air ou dans un fantome, le CTDI; est exprimé en
terme de dose dans 1’air et non de dose dans le milieu constituant le fantome.

Le CTDI mesuré dans 1’air, CTDI,gir, €st un indicateur dosimétrique de 1’installation et
ne représente pas la dose délivrée au patient. Pour déterminer cette derniere il est préférable de
mesurer le CTDI dans un fantéme. Ce fantdme consiste en un cylindre de PMMA, soit de 16 cm
de diametre pour simuler une téte, soit de 32 cm de diamétre pour simuler un corps. Des espaces
aménagés au centre et en périphérie a 1 cm de la surface du fantdbme permettent de réaliser deux
types de mesure :

CTDlIgo, : CTDI au centre sur 100 mm,
CTDlI, 00, : CTDI a la périphérie sur 100 mm.

Unité pratique : mGy.

Remarque : Le CTDI défini par la FDA dans le document 21 CFR 1020.33 [6] représente
I’intégrale sur une longueur égale a 14 fois I’épaisseur de coupe utilisée. La dose est alors
exprimée dans le PMMA et non dans I’air. Cette définition est maintenant de plus en plus
abandonnée, puisque la norme IEC 60601-2-44 [7] et son 1° amendement décrit une grandeur
compatible avec les installations permettant 1’acquisition de plusieurs coupes par rotation de tube.

1.4.2.3. L'Indice de Dose de Scanographie Pondéré (IDSP) /| Weighted
Computed Tomography Dose Index (CTDlw).
Le CTDIw prend en compte la variation de dose dans la coupe et est égal a :
CTDIw =1/3 CTDIIOO,C +2/3 CTDIlOO,p
Unité pratique : mGy.
Remarque : Les différents indicateurs CTDI peuvent étre normalisés par 100 mAs. Dans ce cas
un indice, n, précéde CTDI (exemple : ,CTDI 0 air)-
1.4.2.4. L'Indice de Dose de Scanographie Volumique (IDSV) / Volume

Computed Tomography Dose Index (CTDIy)).

Dans le cas des acquisitions en mode hélicoidal, le pas de 1’hélice ou « pitch factor » a été
défini comme suit :

. . A :
CT pitch factor = pitch = d nombre sans unité

NxT

ou :Ad est la distance parcourue par le plateau de la table pour une rotation de tube de 360°,
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N : nombre de coupes obtenu pour une rotation du tube de 360°, et T : I’épaisseur
nominale des coupes.

Pour ces acquisitions, un CTDI représentatif de la dose moyenne délivrée dans le volume
exploré a été introduit. C’est le CTDI,; :

=NxT - CTDIw
CTDlvo = Ad .CTDIw pitch

Unité pratique : mGy.
Les derniéres évolutions concernant 1 amodulation du courant pendant une séquence ont conduit
certains constructeursa définir 1 anotion de « mAs effectif », mAs.g. Cette garndeur représente la

valeur moyenne des mAs délivrés au cours de la séquence et intégre les variations dues au
« pitch ». Il en résulte que le CTDI,, est alors donné par :

CTDlyo = , CTDIy, MAS & /100

Par analogie on peut également définir un CTDI volumique en mode séquentiel :

CTDI = % .CTDIw

avec | distance inter-coupe, c’est a dire la distance nominale qui sépare le milieu des
coupes.

Remarque : on notera que cette définition est équivalente a celle du MSAD (Multiple Scan
Average Dose) souvent utilisée pour évaluer la dose moyenne délivrée a 1’issue de 1’acquisition
de plusieurs coupes mais la MSAD, contrairement au CTDI, n’est pas définie avec un fantome

particulier. Dans le cas ou la MSAD est mesurée dans les fantdmes CTDI, elle devient donc égale
au CTDI volumique.

1.4.2.5. Produit dose x longueur (PDL) / Dose Length Product (DLP)

Par analogie avec le Produit Kerma x Surface utilisé en radiologie conventionnelle, il a
été défini le Produit du CTDI volumique par la longueur totale explorée (L).

DLP =CTDlyo . L

Au cours d’une procédure scanographique comportant plusieurs séquences (i), le DLP
s’exprimera de la fagon suivante :

* En mode séquentiel :
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DLP =Z{(HCTDIW)i D%} Ciny, O; O(mAs;/100)
: i
1

soit finalement DLP = Z(nCTDIW)i .n; . T;. (mAs;/100)

1

ou I; : distance inter-coupe de la séquence i,
n; : nombre de coupes dans la séquence i,
T; : épaisseur des coupes de la séquence i,
mAs; : nombre de mAs/coupe de la séquence i,
2CTDI,, exprimé pour 100 mAs

¢ En mode hélicoidal :

DLP:Z[(HCTDIW)i Ell—]Li.

pitch;

—+

i .(mAi/IOO)

1

ou pitch; : pas de I’hélice dans la séquence 1,
L; : longueur totale explorée par la séquence 1,
ti : durée de la séquence i, en secondes,
mA; : nombre de mA de la séquence i.
2CTDI, exprimé pour 100 mAs

Unité pratique : mGy.cm.

Remarque : Le CTDIw ou CTDI,,; et le DLP sont affichés sur les consoles de certains appareils.
Ces informations seront prochainement obligatoires.
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1.5. GRANDEURS DOSIMETRIQUES DE PROTECTION RADIOLOGIQUE.

Ces grandeurs permettent de quantifier le risque radiologique.

1.5.1. Dose a l’organe (Dg) / Mean Absorbed Dose in an Organ (Dr).

La dose a I’organe est la dose moyenne absorbée, calculée sur I’ensemble du volume de
I’organe considéré.

Unité pratique : mGy.

Pour la mammographie, il est recommandé en pratique de calculer la dose moyenne a la
glande, DMG, (Average Glandular Dose - AGD). Cette dose moyenne glandulaire est calculée a
partir du Kerma dans I’air mesuré a la surface du sein multiplié par un coefficient (g) fonction de
I’épaisseur du sein sous compression et de la qualit¢ du faisceau de RX utilisé (matériau
anode/filtration, kV et CDA).

DMG=KASE . g
On peut améliorer la précision de I’estimation en utilisant deux autres facteurs, le facteur
(c) qui tient compte de la densité du sein et le facteur (s) qui caractérise ’influence de la qualité
du faisceau de RX.
DMG=KASE.g.c.s

Unité pratique : mGy.

1.5.2. Dose équivalente (Hy) / Equivalent Dose (Hr).

La dose équivalente tient compte des différents effets biologiques liés a chaque type de
rayonnement :

H_= ;wR.DLR

Hr est la dose équivalente recue par le tissu T du fait d’une exposition a un rayonnement R ayant
deélivreé a ce tissu une dose Dt r. Le facteur de pondération radiologique, wg, dépend du type et de
I’énergie du rayonnement R. Pour les photons, et donc pour la radiologie, wg est égal a 1.

Unité pratique : mSv

1.5.3. Dose efficace (E) / Effective Dose (E).

La dose efficace E est la somme des doses équivalentes recues au niveau de tous les
organes ou tissus exposés, chaque dose équivalente au niveau d’un organe ou d’un tissu étant
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pondérée par un facteur wr, tenant compte de la radiosensibilité propre du tissu ou de 1’organe

considéré.
E_ZWT'HT = E W ZWR .DT,R
T T R

En radiologie, cette formule se simplifie puisque wr est égal a 1. Les valeurs de wr
recommandées par la Commission Internationale de Protection Radiologique [8] sont les
suivantes :

Gonades 0,20
Moelle osseuse 0,12
Colon, 0,12
Poumons 0,12
Estomac 0,12
Vessie 0,05
Seins 0,05
Foie 0,05
(Esophage 0,05
Thyroide 0,05
Autres tissus 0,05
Peau, surface des os 0,01

Unité pratique : mSv.
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2. METHODES DE MESURE
2.1. INTRODUCTION

Dans le domaine d’énergie de la radiologie entre 20 et 150 kV (énergie moyenne 15 a 60
keV) il n’existe pas, a proprement parler, de protocole dosimétrique ou de recommandations
internationales lorsqu’il s’agit de la détermination de la dose délivrée au cours des examens de
radiologie. Cependant, des procédures, des méthodes reconnues sont largement répandues depuis
plusieurs années. Quelques documents précurseurs existent, comme le protocole européen pour la
dosimétrie en mammographie [36]. On peut aussi adapter, pour le domaine d'énergie de la
radiologie, les différents protocoles nationaux et internationaux se rapportant a la mesure de la
dose en radiothérapie de basse énergie. Un travail, en cours, mené par I'AIEA doit conduire,
prochainement, a I'édition d'un protocole de dosimétrie pour la radiologie.

Dans la grande disparité des valeurs de doses présentes dans la littérature, le matériel de
mesure de référence utilisé est toujours la chambre d’ionisation associée a son €lectrometre et le
milieu de référence est l'air.

Les caractéristiques physiques des faisceaux RX utilisés en radiologie permettent
d’utiliser différents types de détecteurs pour la mesure de la dose. D'un point de vue
méthodologique, I'approche métrologique est comparable a 1'approche dosimétrique utilisée en
radiothérapie.

2.2. LES DIFFERENTS TYPES DE DETECTEURS

Il existe deux types principaux de détecteurs, ceux utilisant :
- l'ionisation dans l'air : les chambres d'ionisation,
- l'ionisation dans les solides : les dosimétres thermoluminescents, diodes a semi
conducteurs, détecteurs a scintillations,...
Les principales caractéristiques et les performances correspondant aux chambres
d'ionisation et aux détecteurs solides utilisables en radiologie sont rapportées dans le tableau IV
extrait de la norme CEI 61674 [9].

2.2.1. La chambre d'ionisation
2.2.1.1. Caractéristiques physiques

La chambre d'ionisation est le seul détecteur pour la dosimétrie de référence sur site. Le
volume sensible des chambres d'ionisation est généralement compris, selon les fabricants et les
conditions de mesure (faisceau direct ou faisceau diffusé), entre quelques cm’ et quelques
dizaines de cm’. Le tableau V présente une liste non exhaustive de chambres d'ionisation. Les
qualités habituelles de ces détecteurs (stabilité, linéarité, polarité, influence du débit, de 1'angle
d'incidence du rayonnement,...) sont évidemment requises. L'électrometre associé doit étre
adapté et capable de mesurer des charges tres faibles.

Les habituelles corrections qui affectent la mesure par ionométrie telles que
recombinaison, polarité,...ne sont pas prises en compte dans le cas des mesures de dose en
radiologie car, rapportées a la précision de ces mesures, elles sont négligeables.
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Tableau 1V : Limites de variation pour les effets des grandeurs d'influence pour les détecteurs
utilisables en radiologie.

Grandeur d’influence Domaine assigné minimal Conditions de Limites de
g référence variation, L
Qualité du rayonnement Tension de tube Anode | Filtration totale
a) diagnostic conventionnel 70KV 2.5 mm Al
FAISCEAU NON- (RQRS CEI 61267)
ATTENUE 50-150kV W 2,5 mm Al 5%
b) diagnostic conventionnel 70 kV 23,5 mm Al L 50
FAISCEAU ATTENUE 50-150kV W [12,5-47,5mm Al | (RQAS5 CEI 61267) =27
¢) mammographie
FAISCEAU NON-
25-35kV M M 28 kV 30 M
ATTENUE @ 5-35 0 30 um Mo 8 30 um Mo +50,
¢) mammographie 25-35kV Mo 3%5? Mo l+ Zﬁltre
FAISCEAU ATTENUE @ addl ‘g,rji‘l%) mm
Débit de Kerma dans 1’air Comme pour
(dans le cas de mesure de Comme indiqué par le constructeur ) P +2%
N 1’étalonnage
Kerma dans 1’air)
Incidence du rayonnement +50@) 3%
- détecteur hors - Direction de référence
tomodensitométrie +180°© 3%
Tens101? de fonctionnement 15% - + 10% ‘ . ©
Réseau Lo Tension nominale 2%
. Comme indiqué par le constructeur
Batterie
Pression de I’air 80,0 kPa — 106,0 kPa 101,3 kPa 2%
Temps de mise en,equlhbre +10,0% Presspp <20s
de la pression de I’air atmosphérique
Température +15°C-+35°C +20°C +39,
Humidité relative < 80% (maximum 20 g/m3) 50% =00
COmpat1b111t§ . Comme dans la CEI 61000-4 Sans perturbation 5%
électromagnétique
Dimensions du champ M1n1males 1nd1quee§ par le constructeur (I’Qmme pour +39
Maximales au moins 35 cm x 35 cm 1’étalonnage

1) 1l convient que la couche de demi transmission spécifiée dans la CEI 61267 soit respectée et la filtration
complémentaire peut, si besoin, étre réglée pour satisfaire a cette exigence.

2) On suppose que la fenétre est en béryllium.

3) Pureté =299,9%.

4) A partir de la direction normale d’incidence.

5) Dans le plan perpendiculaire au détecteur.

6) La tension nominale n’a pas besoin d’étre une valeur unique, elle peut étre exprimée sous la forme d’une
plage de tensions.

2.2.1.2. L'étalonnage

Puisque la base de la dosimétrie en radiologie repose sur la mesure du kerma (ou du débit
de kerma) dans l'air sur I'axe du faisceau de RX, les chambres d'ionisation sont étalonnées en
terme de kerma dans l'air. Le laboratoire agréé fournit un étalonnage en terme de kerma dans 1'air
(en mGy/nC) pour une qualité donnée de faisceau, proche de celle utilisée en clinique. En France,
en 1'état actuel il n'existe pas de laboratoire secondaire pouvant fournir ce type d'étalonnage
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excepté pour le domaine de la mammographie (Laboratoire Central des Industries Electriques -
LCIE).

Pour étalonner les dispositifs de mesure (chambres d'ionisation, kVpmeétres) dans le
domaine de la radiologie, les laboratoires primaires utilisent différentes techniques. Les
différences entre ces techniques d'étalonnage concernent la haute tension du tube RX, la distance
d'étalonnage, les dimensions du faisceau et la filtration du faisceau. Les étalons primaires,
employés pour déterminer le kerma dans l'air et le débit de kerma dans l'air sont également
différents.

Dans un souci d'harmonisation des procédures d'étalonnage et des qualités des faisceaux
utilisés, la Commission Electrotechnique Internationale (CEI) a publié¢ la norme internationale
CEI 61267 [10]. Le tableau VI montre, par exemple, les caractéristiques des étalons primaires de
3 laboratoires européens pour les faisceaux RX obtenus par une anode en tungsténe.

Tableau V : Exemple de chambres d'ionisation disponibles dans le commerce

Tableau VI : Exemple de caractéristiques de faisceaux RX selon 3 laboratoires européens

Fabricant Modg¢le Type Volur?cer;}e)nmble
PTW T77334 Plate 1
PTW T233612 Plate 30
Radcal 10X5-6 Cylindrique 6
Radcal 10X5-60 Plate 60
Keithley 96035B Plate 15

d’étalonnage pour des faisceaux de rayons X obtenus par une anode en tungsténe [11].

Type de Qualité NMi PTB BEV
faisceau du rayt
H.T. | Filtration | CDA | H.T. | Filtration | CDA | H.T. | Filtration | CDA
[kV] Add. [mm [kV] Add. [mm | [kV] Add. [mm
[mm Al] |Al] [mm Al] Al] [mm Al] Al]
Non atténué RQR 3 50 1,8 1,48 50 2,5 1,81 50 3 1,9
Non atténué RQRS5 70 2,7 2,48 70 2,5 2,45 70 3 2,6
Non atténué RQR7 90 3,0 3,28 90 2,5 3,10 90 3 3,3
Non atténué RQR9 120 3,3 4,51 120 2,5 4,15 120 3 43
Non atténué RQRI10 150 3,5 5,71 150 2,5 5,36 150 3 5,4
Atténué RQA3 50 11,8 4,0 50 12,5 3,75 50 12,5 3,7
Atténué RQA5 70 23,7 7,1 70 23,5 6,77 70 23,5 6,7
Atténué RQA7 90 33,0 9,1 90 32,5 9,26 90 32,5 9,1
Atténué RQA9 120 433 11,5 120 42,5 11,67 | 120 42,5 11,7
Atténué RQA10 150 48,5 12,8 150 47,5 13,36 | 150 50 13,5

Les figures 2a et 2b montrent, pour une méme chambre d'ionisation plate la réponse du
détecteur en fonction de la qualité du rayonnement exprimée par la couche de demi atténuation
(CDA) dans le domaine de la radiologie (3a) et de la mammographie (3b).
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2.2.1.3. Les utilisations pratiques

Mesures dans l'air (kerma dans I'air en mGy)

La chambre d'ionisation a parois paralleles est également utilisée lors de mesures de dose
sur fantome, pour la mesure de la dose a la peau dans le cas de procédures radiologiques simples
(abdomen sans préparation, thorax face/profil...).

Ces mesures ne prennent pas en compte le rayonnement retrodiffusé. En pratique on
mesure le kerma dans l'air, en mGy. On obtient les valeurs des facteurs de rétrodiffusion, du
domaine de la radiologie, au paragraphe 3.1.4 ce qui permet de calculer une valeur de dose a
l'entrée. Ce facteur de rétrodiffusion n'excéde pas 1,1 pour la mammographie et est de 1'ordre de
1,3 a 1,4 pour la radiologie générale.

E 1,10
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Figure 2a : Réponse d'une chambre KEITHLEY 96035B (15¢m’) en fonction de la tension.
Sensibilité = 1,821 mGy/nC a 70 kV.
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Figure 2b : Réponse d'une chambre KEITHLEY 96035B (15¢m’) en fonction de la wnsion.
Sensibilité = 1,998 mGy/nC a 28 kV.
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Contrdle du faisceau RX en terme de kerma/mAs

La mesure du débit de kerma dans l'air par mAs appelé débit normalisé, et parfois
rendement du tube RX (exprimé en mGy/mAs), fait partie des parameétres a évaluer dans le cadre
du contrdle de qualité d'une installation (radiologie, mammographie). Ce paramétre est une des
caractéristiques principales de 1'installation.

En pratique, on peut étre amené a utiliser une grandeur dérivée : le débit de kerma dans
l'air. On peut citer, par exemple, le protocole national de contréle de qualité des installations de
mammographie analogique [12] ou il est écrit, que dans les conditions de mesure, le débit du tube
doit étre supérieur ou égal a 7 mGy/s. Enfin, le rendement du tube RX a une distance normée
permet de "remonter” de fagon indirecte, et par le calcul, a la dose a l'entrée du patient avec une
précision suffisante.

2.2.2. La chambre d’ionisation « crayon »

La spécificité de la mesure de la dose au scanner RX a conduit au développement d'une
chambre d'ionisation cylindrique, la chambre « crayon. » Celle ci associée aux fantomes en
PMMA de diamétre 16 cm (téte), et de 32 cm (corps) permet, en particulier, d'obtenir 1'indice de
dose de scanographie, le CTDI; (. Ce type de détecteur a une longueur de volume sensible égale
a au moins 100 mm afin d'étre compatible avec les indices de dose définis. Les chambres crayon
utilisées ont généralement un volume sensible de l'ordre de 3 cm’ (tableau VII).

Tableau VII : Principales chambres d'ionisation « crayon » disponibles pour la mesure de dose
au scanner.

Volume sensible ey e e CifeEn Conditions
Fabricant Modele (cm3) volume sensible | d'étalonnage d'étalonnage
(cm) (mGy.cm/nC) 9
Scanditronix- 120 kV et CDA
Wellhofer DCT10 4.9 10 24,2 4,05 mm Al
PTW T77336 4,73 15
150 kV et CDA
Radcal 10X5-3CT 3 10 100 10.2 mm Al
. 100 kV et CDA
Victoreen 500-100 32 10 90 5.15 mm Al

2.2.2.1. Caractéristiques physiques

Le tableau VIII présente les principales performances que doivent rencontrer les chambres
d'ionisation crayon selon la Commission Electrotechnique Internationale (CEI)

2.2.2.2. L'¢talonnage

La chambre d'ionisation livrée par le fournisseur est accompagnée d’un certificat
d'étalonnage donnant le coefficient d'étalonnage du détecteur obtenu dans un faisceau
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généralement de 'ordre de 120 kV (qualit¢ RQRY) dont la tragabilité est garantie. Généralement
le constructeur ne donne le coefficient d'étalonnage que pour une seule valeur de la haute tension.

Ces chambres d'ionisation étant destinées a mesurer l'intégrale d'un profil de dose le long
de I'axe z du scanner, elles sont étalonnées en terme de produit "dose x longueur" c'est a dire en
Gy.c/nC (ou unités dérivées).

Une courbe montrant la variation de réponse du détecteur sur la longueur de son volume
sensible, fait partie des documents d'accompagnement du détecteur (figure 3).

Tableau VIII : Limites de variation pour les effets des grandeurs d'influence en scanographie

d’apres la CEL.

, . S Conditions de Limites de
Grandeur d’influence Domaine assigné minimal ™ .
référence variation, L
Qualité du rayonnement Tension de tube Anode Filtration totale
Tomodensitométrie
FAISCEAU NON- 100~ 150kV W 2,5mm Al 120V, 23mm AL |y 5o
ATTENUE @ (RQROY CEI 61267)
120kV 23,5 mm Al
1 _ _ >
FASCEAU ATTENUE 100 — 150kV w 12,5—-47,5 mm Al (RQA9 CEI 61267) +5%
Débit de KERMA dans I’air Comme pour
(dans le cas de mesure de Comme indiqué par le constructeur l’étalonr}:a o 2%
KERMAdans 1’air) &
Incui;e’nce du rayonnement 6 Direction de
- étecteur en + 180 e
. L. référence +3%
tomodensitométrie
Tensmr} de fonctionnement 15% -+ 10% . . ©
Réseau Lo Tension nominale 2%
. Comme indiqué par le constructeur
Batterie
Pression de I’air 80,0 kPa— 106,0 kPa 101,3 kPa 2%
Temps de mise en’egulhbre £10,0% Press1'01.1 <20s
de la pression de I’air atmosphérique
Température +15°C-+35°C +20°C +39
Humidité relative < 80% (maximum 20 g/m3) 50% =00
Qomp at1b111t$3 . Comme dans la CEI 61000-4 Sans perturbation 5%
électromagnétique
Dimensions du champ Minimales indiquées par le constructeur Comme pour +39
1’étalonnage -0

1) 1l convient que la couche de demi transmission spécifiée dans la CEI 61267 soit respectée et la filtration
complémentaire peut, si besoin, étre réglée pour satisfaire a cette exigence.

2) On suppose que la fenétre est en béryllium.

3) Pureté 299,9%.

4) A partir de la direction normale d’incidence.

5) Dans le plan perpendiculaire au détecteur.

6) La tension nominale n’a pas besoin d’étre une valeur unique, elle peut étre exprimée sous la forme d’une plage de
tensions.
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N 3 H

Sensibilité relative
1.0

.8
8.6
8.4 _,l |.‘_ )
2mm Figure 3 : Sensibilité relative d'une
‘ :‘ Largeur du faisceau chambre crayon le long de son volume
— T T T 5 s & v 1a sensible [13] obtenu pour une

épaisseur de coupe de 2 mm.

2.2.2.3. Les utilisations pratiques

Mesure des CTDI

Pour le contrdle de qualité du scanner, la chambre crayon permet de mesurer le débit
normalisé du tube (dans l'air et a l'isocentre du scanner), par analogie, avec la radiologie
conventionnelle, en mGy/mAs.

D'autre part, cette grandeur trouve la méme utilisation que dans le cas de la radiologie,
c'est a dire qu'elle sert de valeur "d'entrée" pour les programmes de calcul des divers CTDI et
DLP (Dose Length Product), des doses aux organes et de la dose efficace.

La chambre crayon utilisée avec les fantomes téte (diametre 16 cm) et corps (diametre 32
cm) en plexiglas permet la mesure directe des CTDI (dans 1'air) pour le téte et le corps. Bien que
mesuré dans un fantome on ne donne pas le CTDI dans le PMMA pour des raisons en particulier
de différences de fabrication entre les matériaux (PMMA) constituant les fantomes
dosimétriques.

2.2.3. La chambre d'ionisation a transmission
2.2.3.1. Caractéristiques physiques

La méthode classique pour mesurer le produit kerma x surface (PKS ou PDS), met en
ceuvre de grandes chambres d’ionisation plates a parois paralleles fixées a la base du collimateur
du tube RX. Les dimensions de cette chambre sont telles qu’elles couvrent la plus grande
ouverture possible du diaphragme au niveau du détecteur en provoquant une atténuation faible du
faisceau RX (de I’ordre de 0,5 mm Al). Le PKS est, en premicre approximation, indépendant des
distances foyer-chambre et chambre-peau rendant possible la mesure d’une quantité dosimétrique
appropriée pour la détermination de 1’exposition du patient.

Les principales caractéristiques et les performances correspondant aux chambres
d'ionisation a transmission sont rapportées dans le tableau IX. Ce tableau est extrait de la norme
CEI 60580 [14].

Certaines des chambres d’ionisation actuelles sont construites a partir de plusieurs petites
chambres de taille différentes [15], combinées en une seule chambre elles peuvent fournir le PKS
et le kerma dans I’air ou le PKS et la surface du faisceau. Ces détecteurs (tableau X) fournissent
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également des informations supplémentaires comme le temps de scopie, et le kerma dans I’air
pour la partie de I’examen réalisée en scopie et pour la partie réalisée en graphie.

2.2.3.2. L'étalonnage

Un coefficient d'étalonnage est fourni par le fabricant. L’utilisateur doit é&tre
particuliérement attentif aux conditions géométriques dans lesquelles 1’étalonnage a été effectué.
La tracabilité de cet étalonnage est garantie. Dans le cadre du contrdle de qualité, 1'utilisateur peut
et doit vérifier la réponse de la chambre a transmission par rapport a celle d'une chambre
d'ionisation pour la radiologie, elle-méme étalonnée par un laboratoire agréé. La figure 4 décrit
succinctement un exemple de conditions pratiques de réalisation de 1'é¢talonnage de la chambre a
transmission sur une installation de radiologie. Il suffit de connaitre précisement la surface du
faisceau RX au niveau de la chambre étalonnée.

Pour obtenir des compléments d'information concernant I'étalonnage des chambres

d'ionisation a transmission le lecteur peut se reporter au travail de J. P. Larsson [16].

Tableau IX : Limites de variation pour les effets des grandeurs d'influence dans le cas des
chambres d’ionisation a transmission d’apres la CEI [14].

Grandeur d’influence Domaine assigné minimal Cor]d!tlons il L|r_n|t_es ol
référence variation, L
Qualité du rayonnement (50 — 150) kV, filtration totale 2,5 mm Al 100 kV, filtration 8%
totale 2,5 mm Al
Débit de kerma surface (1,0x 10" - 1,5 x 10*) mGym™/s Comme pour L 50
(dans le cas de mesure de Procédures pédiatriques : I’étalonnage =00
produit kerma surface) (1,0 x 107 — 1,5 x 10*) mGym’/s
Débit de kerma surface Comme indiqué par le fabricant (Z’Qmme pour 10 %
1’étalonnage
Durée d'irradiation Ims—1h Comme pour 5%
1’étalonnage
Dimensions du champ Comme indiqué par le fabricant (j’qmme pour 3%
1’étalonnage
Tension de fonctionnement -10%-+10% Tension nominale * 2%
Pression de I’air 80,0 kPa— 106,0 kPa 101,3 kPa 2%
Température +15°C-+40°C +20°C +39
Humidité relative < 80% (maximum 20 g/m3) 50% -
Comp anblht? . Comme dans la CEI 61000-4 Sans perturbation £5%"°
électromagnétique

* La tension nominale peut étre exprimée comme une gamme de tensions.
® Respectivement du produit kerma surface minimum ou du produit débit de kerma surface minimum
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Tableau X : Caractéristiques de quelques chambres a transmission du commerce

Constructeur Modele du Dimensions Gamme de Gamme de Gamme | Réponse en
dosimétre (mm) DAP débit de DAP Energie énergie
(keV)
VacuTec VacuDAP 164x254x 18 | 1 mGy.cm?a | ImGy.cm?s a 50-200 +10%

100 kGy.cm? | 300 Gy.cm?/s
RTI Electronics Doseguard | 183 x175x 18 | 1 mGy.cm?a | 1 mGy.cm?/s a -
100 kGy.cm? | 400 Gy.cm?*/s

Gammex DAPR40A 140*140%* 1 mGy.cm?a | 1 mGy.cm?s a 50-150
100 kGy.cm? | 400 Gy.cm?/s
Wellhoffer KermaX 146*146 0.ImGy a 0.3 mGy.cm?/s 50-160
10kGy.cm? | a 300 Gy.cm?/s
PTW Freiburg PTW- 137 x 190 x 44 - 0,3 mGy.cm?/s 5%
Diamentor E a 300 Gy.cm?/s

— Tuke B
- FES meétre
Chambre dion sati on Figure 4: Exemple de conditions
; stalonnée o pour mesurer la pratiqu'es'd'étalonnage d'une chambre a
=i 4— taille du champ transmission.

En complément des incertitudes qui peuvent étre associées a I'é¢talonnage, les principales
sources d'erreur liées a 1'usage de ces détecteurs sont :

- La position de la chambre d'ionisation par rapport a la table. L'étalonnage basique en
usine est normalement réalisé a 1'aide d'un absorbeur simulant une moyenne entre une installation
du tube a rayons X au-dessous et au-dessus de la table, ce qui sans correction conduit a une sous
estimation ou a une surestimation du PKS.

- Le rayonnement diffusé provenant du collimateur, du patient ou de la table et atteignant
la chambre d'ionisation.

- L'installation de radiologie posséde des caractéristiques différentes (faisceaux RX, débit)
de celles utilisées pour I'étalonnage.

- Les autres facteurs liés a la chambre d'ionisation a transmission tels que température,
taux d'hygromeétrie, courant de fuite, alimentation électrique.

En prenant en compte la totalité de ces erreurs, l'incertitude globale de la mesure devrait étre
inférieure a 20 %.

2.2.3.3. Les utilisations pratiques
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Ces détecteurs permettent, pendant la durée de 1'examen ou de la procédure de radiologie
interventionnelle, la mesure systématique intégrant la scopie, la graphie et donnant la valeur du
PKS, en Gy.cm?, et en fonction du type de détecteur, le kerma dans l'air a 'entrée en mGy. Il est
possible de passer a la dose a I’entrée par les corrections usuelles se rapportant a la rétrodiffusion.
La figure 5 montre le type d'informations dosimétriques que 1’on peut obtenir au cours d’une
procédure de radiologie interventionnelle a I’aide d’une chambre d’ionisation a transmission.
Avec ces nouveaux détecteurs reliés a un PC il est possible d’étendre ce dispositif par un réseau
informatique a tout un département d’imagerie.

g

50 T T T -+

%
8

[Soy] asop sousgus

600

DAP [Gyem )

DAPrate {Gyem’s™]
{,. 50w} 2381 350p souvus

field size

200 ¢
) at the patient

Figure 5 : Exemple d'affichage a) PKS et dose a
l'entrée, b) débit de dose a 1'entrée et Produit débit de
kerma x Surface, c) surface du faisceau RX pour une
procédure de radiologie interventionnelle [15].
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2.2.4. Le détecteur thermoluminescent (DTL)

C'est le détecteur le plus utilisé pour la mesure de la dose in vivo en radiologie. Il ne sera
pas fait ici de rappels des principes physiques et théoriques expliquant la
radiothermoluminescence (RTL). En cas de besoin on pourra se reporter a la bibliographie
[17,18].

La dosimétrie par RTL est largement utilisée que ce soit dans le cadre
d’intercomparaisons dosimétriques, a qualité¢ d’image égale, dans plusieurs pays communautaires
[19], dans un méme pays [20], dans le cadre de comparaisons de mesures de doses dans les
campagnes de dépistage du cancer du sein aux USA [21] et, sans oublier, dans le cadre de
mesures de dose "in vivo" afin de comparer des procédures radiologiques par exemple.

Les principales raisons justifiant I'emploi de la RTL sont connues : taille des détecteurs
perturbant peu ou pas l'image radiologique permettant I’utilisation de cette technique sur des
patients, simplicité d'utilisation, maniabilité .... [22] Ses inconvénients sont ¢galement connus.
On peut citer principalement : cotit de 1'€équipement, information dosimétrique différée....

Enfin, un avantage relativement important, les DTL intégrent dans la mesure le coefficient
de rétrodiffusion qui on le sait peut étre élevé en radiologie.
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2.2.4.1. Les différents produits

Les deux principaux matériaux utilisés sont le borate de lithium (Z=7,4) qui est un
"parfait" matériau équivalent-tissu et le fluorure de lithium (LiF - Mg,Ti ou LiF - Mg,Cu,P) qui
peut étre considéré comme un matériau pratiquement équivalent-tissu dans ce domaine d'énergie.

En particulier le LiF - Mg,Cu,P présente un avantage trés net en terme de sensibilité (30
fois par rapport au LiF - Mg, Ti) , ce qui est particulicrement intéressant étant donné les faibles
doses que l'on peut mesurer en radiologie. Le tableau XI présente les principaux produits
disponibles.

Tableau XI : Caractéristiques dosimétriques de quelques dosimétres thermoluminescents
disponibles.

Matériau Fabricant Nom _ Dimensions _ _Sensib_ilité / Zoff
commercial (mm) LiF:Mg,Ti approx
. . Bicron-Harshaw LiF TLD-100,
LiF:Mg, Ti USA ’ TLD-600, 3,2x3,2x0,9 1 8,2
TLD-700
Niewiadomsmki .
LiF:Mg, Ti TLD company, 1\1;111{:_2?[;5’7 Dia 4,5x0,9 1 8,2
Pologne
. Bicron-Harshaw TLD-100H, .
LiF:Mg, Cu,P USA ’ TLD-600H, Dia 4,5x0,9 15 8,2
TLD-700H
Niewiadomsmki LiF MCP-N,
LiF:Mg, Cu,P TLD company, MCP-6, MCP- 3,2x3,2x0,9 25 8,2
Pologne 7
LiF:Mg, Cu,P SO]'L]zgi“ghgztec' GR 200 Dia 4,5x0,9 30 8,2
LiB,O;Mn | Beron-tar shaw, | 1ipgoo | 3,2x3.2x09 0,15 74

La principale limite a 'utilisation des DTL dans le domaine d'énergie de la radiologie est
leur réponse en fonction de 1'énergie. Ceci est d'autant plus vrai lorsque l'on utilise le LiF.
Comme cela a ét¢ montré il est parfaitement connu que le LiF présente une hypersensibilité par
rapport au ’Co de I'ordre de 30 a 40 % en fonction du type de produit, du type d'impuretés et de
leur concentration. Ce probléme peut étre surmonté moyennant 1'utilisation, pour 1’étalonnage des
dosimetres thermoluminescents, d'une chambre d'ionisation adaptée et ¢talonnée dans des
conditions d'étalonnage identiques ou équivalentes a celles rencontrées dans l'utilisation pratique.

2.2.4.2. L'¢talonnage des dosimetres thermoluminescents

Les DTL existent sous différentes formes et tailles (poudre, frittés, micro-cylindres,
disques). En pratique, on utilise uniquement des frittés de section carrée ou circulaire de 4 a 5
mm et d'épaisseur de l'ordre de 0,9 mm. Cela implique, selon la méthode retenue, soit un
coefficient d'étalonnage par DTL, soit un coefficient d'étalonnage moyen correspondant a une
présélection par l'utilisateur d'un lot de DTL ayant la "méme" sensibilit¢ d'un point de vue
statistique. Cette derniére méthode suffit largement en fonction du niveau de précision demandé.
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Tout ceci alourdit les temps de manipulation, sans compter les problemes de régénération qui
peuvent entrainer une modification significative de la sensibilit¢ des dosimetres
radiothermoluminescents.

La méthode permettant d'étalonner les DTL en fonction de la chambre d'ionisation
étalonnée est générale a toute la radiologie et applicable a tous les autres détecteurs solides.
L'é¢talonnage des DTL est effectué¢ en les exposant dans l'air simultanément avec la chambre
d'ionisation ¢étalonnée dans un faisceau bien caractérisé en qualit¢ (kV, CDA), ce qui permet
d'obtenir un étalonnage des DTL en kerma dans l'air (figure 6) en I'absence de milieu diffusant.

On obtient ainsi, lorsque pour cet étalonnage on se trouve dans des conditions
géométriques (distance) équivalentes a celles de 1'examen (sinon une correction de distance est a
apporter), la valeur du KASE (Kerma dans I'Air a la Surface d'Entrée). Il peut étre nécessaire de
tracer la réponse des DTL en fonction des kV pour un domaine énergétique particulier de la
radiologie. La figure 7 montre la réponse de dosimetres TLD (LiF - Mg, Cu, P) en fonction des
kV.

Foer

Pelote de compression

Frttés TLD

/ | Polystyréne extrudé

Electromeétre I

Figure 6 : Exemple d'étalonnage en kerma dans 1'air - Cas de la mammographie
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Figure 7 : Variation de réponse de dosimétre TLD (LiF Mg-Cu-P) en fonction des kV [23]
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2.2.4.3. Les utilisations pratiques

L’intérét principal des DTL est qu’ils mesurent directement la dose a I’entrée du patient
ou du fantdome. Ensuite, a 'aide de tables de la littérature donnant les rendements en profondeur
en fonction de 1'énergie (CDA), il est possible de calculer la dose en profondeur sur, ou hors de,
l'axe du faisceau.

Les DTL sont également utilisés, sous la forme de frittés empilés et placés dans un
fantome adapté (Ex : fantome Rando), pour la détermination de la dose moyenne pour des coupes
jointives (MSAD).

2.2.5.Les autres détecteurs solides
2.2.5.1. Les dosimétres a diode

La sensibilité d’une diode a semi conducteur est de I'ordre de 2.10? mGy/nC (R100 de
RTI), c’est a dire environ 100 fois plus sensible qu'une chambre d’ionisation. Ses caractéristiques
physiques font qu'elle n'est pas adaptée a la mesure in vivo. Ces détecteurs présentent une
variation de réponse en fonction de I'énergie, dans le domaine de la radiologie. Par ailleurs
l'utilisateur doit étre averti du fait que les dosimétres a diode présentent des sensibilités
différentes en fonction du matériau constitutif de 'anode du tube RX. L'étalonnage est effectu¢ en
kerma dans 1’air. Les figures 8a et 8b montrent la courbe de correction du méme détecteur pour la
radiologie et pour la mammographie.

Le tableau XII donne les caractéristiques dosimétriques de quelques dosimeétres
disponibles dans le commerce.
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8 1,00 3
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Figure 8a: Réponse d'un détecteur [24] Figure 8b: Réponse du méme détecteur
R100 (RTI Electronics) normalisée a 90 R100 normalisée a 28 kV (anode Mo).
kV(anode W). Sensibilité¢ = 0,018 mGy/nC Sensibilité = 0,0424 mGy/nC




Page 30

Tableau XII : Caractéristiques dosimétriques de quelques dosimétres a diode commercialisés.
Fabricant Modele du Dimensions Gamme Gamme Gamme Réponse en
dosimetre (mm) débit de dose dose Energie (kV) énergie
Unfors Mult-o-meter 10*21*73 0.1 mGy/sa |1pGya 50-150 <5%
(Conv) 500mGy/s | 9999 Gy 50-100kV
(2,5mm Al)
RTI R25 5%5 4uGysa | 0,4pGya
180 mGy/s 10 Gy
RTI R100 10%10 1uGy/sa | 0,1pGya
46 mGy/s 10 Gy
Wellhofer Dosimax 0,05mGy/sa | 1pGya 60-150 <7%
2Gyls 40 Gy 50-100kV
(2,5mm Al)
Wellhofer WD 10i 50nGy/sa | 1uGya 60-150 <7%
2 Gyls 40 Gy 50-100kV
(2,5mm Al)

2.2.5.2. Les détecteurs a scintillations.

Il s’agit ici d’un détecteur destiné a la mesure directe a la peau du patient, c'est un
dosimétre in vivo.

Cette technique utilise le phénomene physique de la scintillation par le couplage entre une
fibre optique et un capteur (scintillateur). Un capteur en phosphore (de la taille d’une téte
d’allumette) est li¢ a une fibre optique. La lumicre générée par le capteur, suite a I’exposition aux
RX, est guidée par la fibre optique jusqu’a un un semi-conducteur photosensible. L’intensité du
signal lumineux capté par le semi-conducteur est proportionnelle a la dose [25].

L’¢étalonnage de ces détecteurs est effectué selon les mémes méthodes que pour les autres
détecteurs solides c’est a dire a partir d’une chambre d’ionisation elle-méme étalonnée pour la
radiologie. Les figures 9a et 9b présentent deux des caractéristiques principales de ces détecteurs.

1.4
Sensibilité | Sensib%ii4t0é
1.3 1.35
i3 1.50h
1.1
/1 1.2
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9 L1l
- 1.05
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“‘:r N M . 2 o - . M '
ﬂ"): M [l M 1 M ']
40 &l ) 120
! 1 10 100 1000 10000

Haute tension (kV) SDM (mGy/mn)

Figure 9a: Réponse en fonction de la
tension [26].

Figure 9b : Réponse en fonction du débit
de dose [26].
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Des précautions particulieres doivent étre prises concernant 1’étanchéité a la lumiére, dans
le cas contraire des erreurs de mesure importantes peuvent se produire. De la méme fagon, des
dommages mécaniques causés a la fibre optique conduiront a des erreurs. Les dosimétres
scintillateurs ont une réponse qui dépend de I’énergie, présentent une réponse directionnelle et
sont influencés par le débit de dose. Chaque détecteur peut servir pour 50 mesures environ (limite
mécanique de la fibre optique).

Cependant ils ont des propriétés intéressantes pour la mesure de dose in vivo : ils sont
radiotransparents (excepté le scintillateur lui-méme), ils se fixent trés facilement par un adhésif a
la peau du patient et ils sont parfaitement adaptés a la mesure de la dose lors de toute procédure
de radiologie interventionnelle mettant en ceuvre de la scopie et de la graphie.

2.2.5.3. Le film radiologique

Dans le domaine énergétique de la radiologie, on peut dire que le film n'est pratiquement
pas utilisé pour la dosimétrie du patient. Cependant, du fait de sa grande résolution spatiale, on
peut citer quelques utilisations pratiques :

- lors de I'¢talonnage de la chambre a transmission pour vérifier la taille du champ
d'exposition ;

- pour servir d'indicateur de variation de la dose a la surface d'un fantdme dans le cas de la
mise au point ou de la validation de protocoles d'acquisition ;

- lors du controle de qualité du scanner afin de mesurer la largeur de collimation (figure 10).

Le tableau XIII présente quelques-uns des produits disponibles.

Scanner A Boanncr B
coupe 2 mm coupe 2 mm
Figure 10 : Vérification et comparaison de
l'efficacité géométrique pour 2 scanners
coupe 1 mm coupe 1 mm

Tableau X111 : Liste (non exhaustive) des films utilisables.

Fabricant Modele Développement

Agfa D2 W Manuel

Kodak X-OMAT V Machine
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3. LES METHODES DE CALCUL

Les méthodes de calcul se répartissent en méthodes analytiques et numériques. Les
méthodes analytiques utilisent principalement les caractéristiques de 1’appareil et de I’examen,
pour un fantdme standard. Les méthodes numériques permettent en plus de tenir compte de la
morphologie du patient.

Sachant que les niveaux de dose généralement rencontrés (du mGy a quelques dizaines de
mQ@y), se situent dans le domaine dit des faibles doses ou seuls des effets stochastiques sont
attendus, le niveau de précision sur la dose aux organes et sur la dose efficace peut se limiter a
quelques dizaines de %. Ce niveau de précision est généralement obtenu avec ces méthodes de
calcul sous réserve de disposer de données fiables pour caractériser le patient et I’installation.

3.1. METHODES ANALYTIQUES
3.1.1. Débit de Kerma dans [’air

Lorsque I’on dispose des informations associées a un examen radiologique telles que : le
type de générateur (en particulier, son taux d’ondulation ou «ripple »), les paramétres
d’exposition (mAs, kVp), les conditions géométriques de 1’exposition (distance au foyer, taille de
champ) ainsi que la filtration totale du tube, il est possible d’estimer a posteriori, et en 1’absence
de mesure, la dose délivrée a un patient.

Pour entreprendre cette démarche il existe dans la littérature des tables, abaques ou
expressions mathématiques qui permettent d’évaluer le débit de Kerma dans I’air au point
d’intérét (§ 1.3.1.). Cette approche ne permet pas d’obtenir une précision meilleure que * 30 %,
elle est cependant suffisante. Pour améliorer la précision, il serait nécessaire de reconstituer
I’examen en utilisant un dosimeétre étalonné.

3.1.1.1. Calcul a partir des spectres théoriques a la sortie du tube

Les spectres théoriques des photons a la sortie du tube peuvent étre obtenus :

» dans le catalogue SRS-30 de spectres calculés réalisé en 1979 par Birch et Marshall
pour la radiologie conventionnelle [27] ;

* et plus récemment (1997), dans le rapport électronique SRS-78 de I'IPEM [28], ce
dernier utilisant des données plus précises, en particulier, au niveau des sections
efficaces et des coefficients d’atténuation.

Le rapport SRS-78 propose notamment un logiciel qui calcule le Kerma dans 1’air (Kair)
par mAs a 75 cm du foyer du tube pour 3 matériaux d’anode (tungsténe, W ; molybdéne, Mo ;
rhodium, Rh), pour différentes pentes d’anode (6 a 22° pour W et 9 a 23° pour Mo et Rh) et pour
différentes filtrations du tube, en fonction de la valeur créte de la haute tension appliquée au tube
(kVp : de 30 a 150 pour W et de 25 a 32 pour Mo et Rh) et du taux d’ondulation du générateur.
Ce logiciel fournit également le spectre théorique dans I’air a 75 cm du foyer, 1’énergie moyenne
des photons contenus dans le spectre ainsi que la CDA d’aluminium correspondante. Il est a noter
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que les valeurs de K,;; calculées dans le rapport SRS-78 sont de 10% en moyenne supérieures a
celles du rapport SRS-30 pour la radiologie conventionnelle (cible en W).

3.1.1.2. Calcul a partir d’une fonction mathématique paramétrée
Cas de la radiologie conventionnelle

Une premicre estimation trés approximative du Kerma dans 1’air peut étre obtenue au
moyen d’une expression mathématique simple :

2
Koair (P) = mASz E : [Ekvp} x0,1
DFPcm meAlu 100

* K.,i(P) : Kerma dans I’air au niveau du point P en mGy

* DFP,,, : Distance Foyer-point P en cm

* mAs : charge du tube, Q, utilisée pendant la prise du cliché en mAs

* kVp : valeur pic de la haute tension accélératrice en kV

* Fumamw : la filtration totale (inhérente + additionnelle) du tube en mm équivalents d’aluminium

Nous proposons une formulation plus compléete du K, qui inclut la prise en compte de la
pente d’anode. Elle a été obtenue par un lissage a 20 % pres des débits de Kerma dans ’air par
mAs fournis par le logiciel associé au rapport SRS-78 de I’IPEM [28]. Ce lissage est réalisé au
moyen d’une fonction mathématique a 11 parametres :

Kaur(Py=—145_{(q1+q2i@e5mm Y5V p2 +(ad+asi@essn Y&V p+{a7+a8@ = J{a10. Ln(a)+al 1]

cm

* o : pente d’anode en degré (lissage validé de 6 a 22°)

avec : al =-3,734 E-02 a2 =-3,740 E-02 a3 =-1,293 E+00 a4 =1,182 E+00
a5=9,295 E+00 a6 =-7,656 E-01 a7=-5477 E+01 a8 =9,154 E+07
a9=-2,612 E+01 al0=+1,582 E+00 all =-2,294 E-01

Ce lissage a été valide pour des valeurs de tension pic comprises entre 40 et 150 kVp et des
valeurs de filtration totale du tube comprises entre 0,5 et 5 mm d’aluminium.

Le tableau XIV permet de comparer des mesures avec les résultats obtenus avec ces 2
formulations pour quelques valeurs de haute tension (DFP = 1 m, filtration totale = 3 mm Al,
anode en tungsténe avec une pente de 12°).
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Tableau X1V : Comparaison du Kair (en mGy/mAs) obtenu a 100 cm du foyer par calcul et par
mesures sur une installation conventionnelle Toshiba KXO-50R (anode W avec pente 12°,
filtration totale 3 mm d’aluminium). Pour le calcul, le taux d’ondulation est nul.

Tension (kV) Kair Kair Ecart/ Kair Ecart/
(mGy/mAs) (mGy/mAs) Mesure (mGy/mAs) Mesure
par mesure par calcul par calcul

simple complexe
60 0,030 0,036 20% 0,041 37%
80 0,055 0,064 16% 0,067 22%
100 0,090 0,100 11% 0,097 8%
120 0,125 0,144 15% 0,129 3%

Cas de la mammographie

De la méme mani¢re, dans le cadre de la mammographie, nous avons lissé les débits de
Kerma dans I’air par mAs fournis par le logiciel associé au rapport SRS-78 de ’'IPEM [28] par
une fonction mathématique a 5 parameétres :

Kar(Py=—245 {0\ @Yp2+a2Vp+a3|{[ad Ln{a )+as]
DFP

cm

* K.ir(P) : Kerma dans I’air au niveau du point P en mGy

* DFP,,, : Distance Foyer point P en cm

* mAs : charge du tube, Q, utilisée pendant la prise du cliché¢ en mAs

* kVp : tension pic accélératrice du tube en kV (lissage validé de 25 a 32 kVp pour les anodes
en Mo et Rh et de 30 a 45 kVp pour I’anode en W)

o : pente d’anode en degré (lissage validé de 9 a 23°)

avec :
* pour un tube anode Mo et filtre 30 pm Mo (lissage a 2% pres) :
al =+1,694 E-02 a2 =+1,976 E-02 a3 =-3,487 E+00 a4 =+9,720 E+00

a5 =+4,434 E+01

* pour un tube anode Mo et filtre 25 pm Rh (lissage a 2% pres) :
al =+1,477 E-02 a2 =+2,150 E-02 a3 =-3,829 E+00 a4 = +8,622 E+00
a5 =+4,838 E+01

* pour un tube anode Rh et filtre 25 um Rh (lissage a 2% pres) :
al =+5,535 E-03 a2 =+1,327 E-01 a3 =-3,260 E+00 a4 =+1,493 E+01
a5 =+6,624 E+01

* pour un tube anode W et filtre 50 pm Rh (lissage a 7% pres) :
al =-1,217 E-03 a2 =+3,882 E-01 a3 =-4,888 E+00 a4 =+2,264 E+01
a5 =-8,134 E+00

* pour un tube anode W et filtre 500 um Al (lissage a 7% pres) :
al =-4,598 E-03 a2 =+9,980 E-01 a3 =-1,444 E+01 a4 =+3,896 E+01
a5=-1,811 E+01

Le tableau XV présente les valeurs de kerma dans 1’air normalisées obtenues a 28 kV
pour différentes combinaisons anode-filtre (DFP = 1 m, pente d’anode 15°). Les résultats sont
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comparés avec des mesures effectuées sur deux installations de mammographie (mammographe
DMR — General Electric Medical Systems pour les 3 premicres mesures, mammographe Siemens
3000 pour la derni¢re mesure)

Tableau XV : Comparaison du Kerma dans I’air (en mGy/mAs) obtenu pour 28 kVp a 100 cm
du Foyer par calcul et par mesures en mammographie (pente d’anode 15°). Pour le calcul, le taux
d’ondulation est nul.

Anodeffiltre Kair (mGy/mAs) par calcul Kair (mGy/mAs) par mesure Ecart
Mo — 30 um Mo 0,073 0,050* 46%
Mo — 25 um Rh 0,060 0,040* 50%
Rh —25 pm Rh 0,052 0,034* 53%

W —50 um Rh 0,027 0,016° 69%
* - mammographe DMR — General Electric Medical Systems ° mammographe Siemens 3000

3.1.2. Le Produit Kerma Surface : PKS
PKS =K ;.(P).S(P)

* PKS : Produit Kerma Surface en Gy.cm?

* K.ir(P) : Kerma dans I’air au niveau du point P en Gy

 S(P) : Surface du champ au niveau du point P en cm® Cette surface peut étre déterminée
directement sur le cliché a condition que celui-ci soit margé afin d’étre certain que le champ
exposé ne dépasse pas les dimensions de la cassette. En radiologie numérisée, il conviendra
d’exposer un film sous pochette afin de déterminer les dimensions exactes du faisceau.

DFP T

* S(Film) : surface du faisceau au niveau du film
» DFP : Distance Foyer point P
* DFF : Distance Foyer Film

Remarques : certains appareils de radiologie fournissent une valeur de PKS non mesurée mais
calculée a partir des constantes radiologiques utilisées pendant I’examen.

3.1.3. Le Kerma dans l’air a la surface d'entrée : KASE / ESAK (Entrance Surface
Air Kerma)

3.1.3.1. KASE calculé¢ a partir du PKS

= P_I<S
S(E)
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* S(E) : Surface du champ au niveau de la peau : S(E) = S(film).DFE/DFF
* DFE : Distance Foyer peau (Entrée)

3.1.3.2. KASE calculé¢ a partir du K,i(P)

On applique simplement la loi de I’inverse carré de la distance compte tenu que
I’interaction des RX avec ’air est négligeable :

KASE=Kar(P) ggg]z

3.1.3.3. KASE déterminé a partir de la dose d’entrée De

Lorsque que 1’on a mesuré la dose absorbée au niveau de la peau du patient, a I’aide par
exemple de dosimétres thermoluminescents (DTL) ou de dosimetres a scintillations, il est
possible d’en déduire le KASE :

KASE=

D
Prof=0
B(dim,CDA)@”%j

* B(dim,CDA), facteur de rétrodiffusion, est le rapport du kerma dans 1’air a la surface d’entrée
du milieu par le kerma dans 1’air au méme point en absence de milieu. Ce facteur dépend de
I’énergie des RX exprimée par la valeur de la Couche de Demi Atténuation (CDA) du faisceau
dans un matériau de référence (aluminium ou cuivre) et de la surface du champ exposé
caractérisée par la dimension dim.

Prof=0
. (”e” p) est le rapport des coefficients massiques d’absorption en énergie entre les tissus et

tissu,air
’air a I’entrée du milieu. Ce rapport vaut environ 1,05 mais il est en général considéré comme
égal a 1,0.

3.1.4. La dose absorbée a la peau : De

Elle est déduite du KASE en faisant intervenir le facteur de rétrodiffusion, B :

Prof=0
DFKASE.B(dim,CDA)(“"” p)

tissu,air

Facteur de rétrodiffusion B pour la radiologie conventionnelle : on retiendra les données les plus
récentes calculées par des méthodes Monte Carlo pour une DFE de 100 cm, des champs carrés a
la peau de 10, 20 et 25 cm de c6té et des CDA allant de 1,7 a 8,5 mm d’aluminium [29]. Nous
avons lissé ces données a 2 % pres a 1’aide d’une fonction mathématique paramétrée par 6
coefficients a;, a, a3, as, as et ag. Cette fonction lisse également de manicre relativement correcte
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(2 5 % pres) les données plus anciennes calculées par B. Grosswendt pour la radiothérapie de
basse énergie [30].

. .CDA
dzm.[al +ay. e ¢ }

B(dim,CDA)=1+

dim +[a4 +a5.ea6‘CDA}

avec: al =t+8,081 E-01 a2 =-8,778 E-01 a3 =-3,000 E-01
a4 =+1,192 E+01 a5 =-1,329 E+01 a6 =-1,535 E-01

e dim : le c6té du champ carré a la peau. Pour un champ non carré : dim =./S(E ) .

* CDA : I’épaisseur d’aluminium en mm qui atténue de moitié¢ le débit de kerma dans 1’air a la
sortie du tube. Pour le facteur B, ce paramétre unique caractérise suffisamment le spectre
énergétique du faisceau étudié.

Facteur de rétrodiffusion B pour la mammographie : les mémes auteurs ont calculé, par des
méthodes Monte Carlo, les facteurs B pour un fantome demi cylindrique de 50 mm d’épaisseur
en PMMA (PolyMéthAcrylate de Méthyle), fantome comprimé par une plaque de compression
en PMMA de 3 mm d’épaisseur, pour une DFE de 65 cm, des CDA allant de 0,282 a 0,497 mm
d’aluminium correspondant a des tensions crétes de 24 a 40 kVp pour des combinaisons
anode/filtre de Mo/30 pm Mo, Mo/25 um Rh et Rh/25 um Rh [31]. Nous avons lissé ces données
a 1% pres a I’aide d’une droite fonction de la CDA :

B(CDA)=0,3395.CDA +0,9869

* CDA : I’épaisseur d’aluminium en mm qui atténue de moitié¢ le débit de kerma dans I’air a la
sortie du tube.

3.1.5. La dose absorbée en profondeur : D,(P) (radiologie conventionnelle)
La connaissance du Rapport Tissus Air (RTA) permet de calculer la dose dans le milieu
au point P situé¢ a une profondeur p mesurée sur I’axe du faisceau, a partir de I’estimation du débit
de Kerma dans I’air normalis¢, K,;(P), ou de la mesure de ’ESAK :

Prof=p 2
D)= K P | Eﬁ DEP j (RTA(dim, p)
tissu,air DFE+p

ou

Prof=p 2
D,(P)= KASE[Q”e% j [E DFE J RTA(dim, p)
tisuu,air \ DFE+p
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* DFP : Distance Foyer point P

* DFE : Distance Foyer peau (Entrée) mesurée sur 1’axe du faisceau

* RTA(dim,z) : Rapport Tissu Air a la profondeur p pour un faisceau carré de coté, dim, a cette
méme profondeur.

Prof=p
. (“ ey) est le rapport des coefficients massiques d’absorption en énergie par le tissu
tissu,air

(eau) et par I’air a la profondeur p dans le milieu [32].

Des valeurs de RTA ont été publiées par Harisson [33]. Ces valeurs, qui proviennent
d’une compilation de mesures de rendements en profondeur et de facteurs de rétrodiffusion B,
sont données pour des profondeurs allant de 0 a 16 cm, des champs de sections carrées allant de 4
cmx 4 cm a 30 cm x 30 cm, et des qualités de faisceaux variant entre CDA = 1,0 mm Al, 60 kVp
jusqu’a CDA = 4,0 mm Al, 100 kVp. D’autres valeurs de RTA ont été plus récemment publi¢es
pour des qualités de faisceaux allant de CDA = 1,8 mm Al, 50 kVp a CDA = 6,5 mm Al, 140
kVp [34].

3.1.6. La Dose Moyenne a la Glande: DMG (mammographie)

La dose moyenne délivrée aux tissus glandulaires (DMG) peut étre estimée a partir d’une
détermination du Kerma dans l’air a I’entrée du sein (KASE) au moyen des facteurs de
conversion obtenus par Dance [35,36] par calculs Monte Carlo :

DMG =KASE .g.c.s

» g :facteur qui permet de convertir le KASE, c’est a dire le kerma dans 1’air a I’entrée du sein,
en DMG délivrée au sein. Les calculs de ce facteur ont été réalisés pour un spectre de
référence Mo/Mo et un sein standard représenté par un fantdme demi cylindrique de 16 cm de
diameétre dont le centre est composé a 50% de tissu adipeux et de 50% de tissu glandulaire et
dont la périphérie est enveloppée par une couche de 5 mm de tissu adipeux. Ce facteur dépend
de la CDA (comprises entre 0,30 et 0,60 mm d’aluminium?®) et de ’épaisseur du sein
comprimé (comprise entre 2 et 11 cm).

* ¢ : facteur qui permet de tenir compte des différences de composition du sein en fonction de
son épaisseur comprimée.

* s : coefficient qui prend en compte I'influence sur g de la qualité des faisceaux (spectres
Mo/Rh, Rh/Rh, Rh/Al et W/Rh) :

s=1 pour Mo/Mo
s=1,017 pour Mo/Rh
s=1,042 pour W/Rh
s=1,061 pour Rh/Rh
s=1,044 pour Rh/Al

Ces données ont été partiellement reprises dans le protocole européen pour la dosimétrie
en mammographie [37].

’En mammographie, les CDA sont mesurées avec le compresseur en place. Pour cette étude le compresseur est en
PMMA de 3 mm d’épaisseur.
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Le coefficient g proposé par Dance [36] a été modélisé par la formule suivante qui permet
de lisser a 3 % pres les résultats.

8(sein, CDAppmaiy ) = CDA gy -[ag + a2-ea3'esein ]+ a4.ea5'esei”

avec : al=+1,031 E-01 a2=+8,396 E-01 a3=-1,770 E-01
a4=+6,189 E-01 a5=-6,009 E-01

3.1.7. Les grandeurs dosimétriques de la scanographie : IDS (CTDI), et PDL
(DLP)

3.1.7.1. Le CTDI pondéré (IDSP) et le CTDI volumique (IDSV)

2CTDIy, (§ 1.4.2.3.) par la charge par rotation, Q(mAs). On obtient ainsi le CTDI,
CTDI,.(mGy) = Q(mAs)/100.,CTDI,(mGy/100mAs)

Les valeurs du ,CTDI,, varient selon les modeles de scanner en particulier en fonction de la
filtration du faisceau et de la géométrie du statif [38,39]. Les valeurs indicatives a 120 kV sont les
suivantes (voir aussi 3.2.3) :

« coupe au niveau du tronc : ,CTDIy, = 7,5 mGy/100mAs
+ coupe au niveau du crane : ,CTDIy = 15 mGy/100mAs

nmn

L’ordre de grandeur de la variation du ,CTDI, "corps" "ou téte" en fonction de la haute
tension est :
2CTDI, (80 kV) = 0,3 ,CTDI,, (120 kV)

2CTDI, (140 kV) = 1,45 ,CTDI,, (120 kV)

Le CTDI pondéré, CTDIy, normalis¢ ou non, est un indicateur dosimétrique de la
procédure employée mais il n’est représentatif de la dose délivrée au patient que dans le cas
particulier d’un examen scanographique en mode séquentiel avec des coupes jointives. En mode
hélicoidal, la dose moyenne délivrée dans le volume exploré est donnée par le CTDI volumique
(CTDlyq) défini au (§ 1.4.2.4.) et correspond au CTDI,, divis¢ par le pitch. Par analogie on peut
définir un CTDI volumique en mode séquentiel en faisant le produit du CTDI, par le rapport de
I’épaisseur nominale de coupe (T) et de la distance inter-coupe (I).

3.1.7.2. Le PDL (DLP)

L’exposition du patient lors d’un examen CT va dépendre du volume exploré et des
parameétres d’examen. Pour estimer globalement cette exposition le produit dose x longueur
(PDL) défini au § 1.2.4.5 peut se calculer a partir de la relations suivante :
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DLP(mGy.cm) = CTDI . L

= L est la longueur totale explorée. En mode séquentiel L =n . I ¢’est a dire le produit du
nombre (n) de coupes que comprend I’examen par la distance intercoupe (I). En mode
hélicoidal L est directement un paramétre d’examen.

3.1.8. La dose efficace : E

La grandeur dosimétrique représentative du risque radiologique li¢ aux examens de
radiodiagnostic retenue par la CIPR? est la dose efficace. La discussion sur la méthode de calcul
de cette grandeur n'est pas terminée et notamment divers modeles permettant de tenir compte de
l'age du patient dans l'estimation du risque radiologique sont proposés. La dose efficace n'est pas
directement accessible a la mesure. Son obtention a partir des grandeurs mesurées sur le patient
ou a partir de grandeurs calculées sur la base des parameétres de réglage est 1'objet du modéle
présenté ici. Il reprend en les unifiant les méthodes appliquées aux diverses techniques
radiologiques et s'inspire des facteurs de conversion utilisés en radioprotection.

L'idée de base est de mesurer ou déterminer pour chaque examen une grandeur
dosimétrique (GDo) représentative de I'examen effectué. Cette grandeur va dépendre d'une part
du patient (corpulence, sexe) et d'autre part de la technique radiologique (paramétres de réglage,
sensibilité du systéme de détection). Le passage a la dose efficace s'effectue par multiplication de
cette grandeur dosimétrique par un facteur de conversion. Ce facteur de conversion est
indépendant de l'importance de la dose, et représente simplement le rapport de la dose efficace a
la GDo. En premiere approximation, on admettra qu'elle est largement indépendante du patient.
On aura ainsi :

E =GDo.e GDo
avec GDo : grandeur dosimétrique de I'examen considére,
egpo . facteur de conversion permettant le passage de la GDo a la dose efficace.

Les criteres de choix de la GDo pour les divers types d'examen reposent sur l'exigence
qu'elle soit, d'une part, représentative (proportionnelle) au risque li¢ a l'examen et, d'autre part,
aisément quantifiable. Les GDo les plus couramment utilisées pour les divers types d'examen
sont les suivantes :

- enradiographie : dose absorbée a I'entrée (De ; mGy)
« en radioscopie : produit du kerma par la surface (PKS ; Gy.cm?)
« en scanographie : produit de la dose par la longueur (PDL ; mGy.cm)

Les facteurs de conversion sont génériques, c'est-a-dire qu'ils sont établis pour un patient
standard. Leur indépendance avec la morphologie du patient est certainement limitée, mais
n'introduit pas d’erreurs trop importantes, sauf dans le cas des enfants ou des facteurs particuliers
doivent étre appliqués. En mammographie, I’indicateur de risque a retenir est la DGM (exprimée
en mGy)

3CIPR : Commision Internationale de Protection Radiologique [2].
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3.1.8.1. Facteurs de conversion en radiographie

Les principales sources de données pour les facteurs de conversion, calculés par Monte
Carlo ou avec des modéles empiriques, sont données dans la bibliographie [40,41]. Les facteurs
de la colonne 5 du tableau X VI pour quelques examens standards; se situent entre 0,01 mSv/mGy
(crane, extrémités) et 0,3 mSv/mGy (abdomen).

Pour certains examens (crane, extrémités, ...) on observe que les facteurs de conversion
sont faibles raison des facteurs wr peu élevés.

Tableau XV1 : Facteurs de conversion en radiographie chez 1’adulte

Examen Incidence |Taille du champ (cm?)| Dose & I'entrée(mGy) ep. (MSV/MGy) | E (mSv)
Crane PA 20x25 4,3 0,02 0,1
Thorax PA 33x37 0,1 0,23 0,03
Epaule AP 18x25 0,8 0,02 0,02
Colonne cervicale AP 15x20 2,7 0,07 0,19
Colonne dorsale AP 16x35 4,7 0,17 0,81
Colonne lombaire AP 16x35 7,3 0,21 1,52
IAbdomen AP 30x40 5,8 0,31 1,82
IAbdomen PA 30x40 3,7 0,15 0,55
Hanche AP 18x30 2,5 0,17 0,43
Genou AP 15x18 0,4 0,005 0,002

3.1.8.2. Facteurs de conversion en radioscopie

Les sources principales des facteurs de conversion sont données dans la bibliographie [42-
44]. Ces facteurs sont précisés a la derniere colonne du tableau XVII. Pour quelques examens
standards. Ils sont de I'ordre de 10" mSv/(Gy.cm?). La dose efficace en radioscopie va dépendre
des paramétres de réglage, qui s'ajusteront en fonction de I'épaisseur du patient et de la sensibilité
de I'amplificateur de luminance.

3.1.8.3. Facteurs de conversion en scanographie
Les sources principales des facteurs de conversion sont données dans la bibliographie
[43,44], Les facteurs sont donnés a la colonne 2 du tableau XVIII pour quelques examens

standards, Le facteur de conversion est de l'ordre de 10 mSv/(mGy.cm).

3.1.8.4. Facteurs de conversion en mammographie
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En mammographie, I’indicateur de risque a retenir est la DMG (MGD ou ADG)
(exprimée en mGy)

Tableau XVII : Facteurs de conversion par type d’examen en radioscopie chez I’adulte.

Examen Incidence Haute tension (kVp) eps (MSV/IGyY cm?)
Crane AP 70 -90 0,04
Epaules AP 55-175 0,006
Colonne cervicale AP 60 - 80 0,21
Thorax AP 60 - 80 0,21
Reins AP 65-85 0,21
Abdomen AP 70 -90 0,21
Colonne lombaire AP 70 -90 0,21
Bassin AP 65 -85 0,21
Colonne dorsale AP 70 -90 0,27
Vessie AP 60 - 80 0,30
Hanche AP 60 - 80 0,19
Crane PA 65 -85 0,025
Thorax PA 60 - 80 0,11
Reins PA 65 - 85 0,11
Abdomen PA 70 -90 0,11
Créane Lat 60 - 80 0,03
Colonne cervicale Lat 60 - 80 0,03
Thorax Lat 75-95 0,10
Reins Lat 65 -85 0,10
Abdomen Lat 75-95 0,10
JLS Lat 85-105 0,10

Tableau XVII1 : Dose efficace en scanographie chez I’adulte

Région explorée epp (MSV MGy 'cm™)
Téte 0,0023
Cou 0,0054
Thorax 0,017
Abdomen 0,015
Bassin 0,019

3.1.9. L’énergie déposée : €

Bien que 1’énergie déposée, €, soit une grandeur physique mesurable et plus aisément
calculée que la dose efficace E, son utilisation pour quantifier le risque radiologique doit étre
restreinte aux seuls domaines pour lesquels la détermination de la dose efficace est trés
approximative :

* la radiologie interventionnelle pour laquelle les incidences sont multiples, les distances au
foyer et les sections de faisceaux sont tres variables, empéchant ainsi une connaissance précise
des organes exposés [47-49] ;
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* la radiologie dentaire compte tenu, d’une part, de I’irradiation importante de tissus
radiosensibles “secondaires ” (glandes salivaires, hypophyse...) dont les facteurs wr de
radiosensibilité utilisés dans le calcul de la dose efficace ont été établis moins précisément que
pour les 12 tissus principaux, et d’autre part, de 1’utilisation de faisceaux de faible section qui
engendre de fortes incertitudes sur la nature et la proportion des tissus irradiés [50-52] ;

 certaines applications de scanographie pour les mémes raisons [53] ;

* la mammographie [55], et la radiologie pédiatrique [55, 56] pour lesquelles les facteurs wr de
pondération de la sensibilité des organes utilisés dans le calcul de la dose efficace, ne sont pas
adaptés. On notera d’ailleurs que I’énergie déposée, grandeur physique, n’est pas soumise
comme la dose efficace, aux éventuels ajustements de ces facteurs de sensibilité en fonction de
I’évolution des connaissances dans ce domaine.

3.2. METHODES NUMERIQUES
3.2.1.Introduction

Les différentes données dosimétriques concernant I’exposition du patient en radiologie
sont rarement obtenues par une mesure directe sur le patient. Elles sont également difficiles et
longues a mesurer sur fantome et certaines données, comme la dose efficace, ne peuvent étre
obtenues que par le calcul. Aussi a-t-on vu se développer a partir de 1976 des méthodes de calcul
de dose aux organes ainsi que de la dose efficace, le plus souvent basées sur 1’utilisation des
techniques de Monte Carlo.

Ce paragraphe ne présente pas un catalogue exhaustif des programmes existant a ce jour
en radiologie conventionnelle et en scanographie, mais expose le principe général de ces calculs
et les illustre par une présentation des outils les plus utilisés actuellement.

Le moyen de calcul le plus répandu est la méthode de Monte Carlo (MC) car il permet de
disposer d’une précision suffisante sur les valeurs des doses aux organes. Il est en effet possible
de simuler le transport du rayonnement dans les tissus des lors que la situation d’exposition a été
définie et qu'un modele de fantome anthropomorphique a été retenu. Cependant, en fonction des
auteurs, il est fait appel a des niveaux différents aux données MC : calcul complet avec une
géométrie et des conditions d'exposition propres a un patient ou calcul a partir de données
normalisées correspondant a une géométrie standard et des conditions d'exposition
prédéterminées. Ces techniques de MC sont trés consommatrices de temps de calcul et il est en
pratique difficile, voire impossible, d’y faire appel pour chaque patient et chaque incidence.
Généralement, les programmes actuellement disponibles font appel a des données de base
calculées par MC [41]. Certains auteurs ont mis en avant les temps de calcul importants
nécessités par MC pour développer des méthodes similaires dans le principe a celles utilisées en
radiothérapie, c’est a dire la réponse en profondeur [57]. Cependant si ces derniéres méthodes
permettent des calculs rapides, elles souffrent d’un défaut de précision en raison des
approximations inévitables dans ce type de calcul. Bien que de nombreuses données par MC sur
la dose aux organes aient été publiées en radiologie conventionnelle chez 1’adulte [40 ,41, 43, 58-
61] et les enfants [62-65], en mammographie [35, 66-69] et en scanographie [20, 45, 70-72], elles
ne couvrent pas toujours I’ensemble des besoins, c’est a dire toutes les incidences et tous les
spectres de RX possibles. Aussi des programmes ont été développés afin de répondre a n’importe
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quelle situation d’exposition aussi bien en radiologie conventionnelle [60,65,74,57] qu’en
scanographie [46,73,75].

La plupart des programmes fournissent des valeurs de dose aux organes a partir d'une
grandeur dosimétrique de normalisation et pour des conditions d’examen données ainsi que la
fraction d’énergie moyenne déposée, (§ 1.1.2.). En radiologie conventionnelle, cette grandeur
dosimétrique est souvent le kerma dans 1’air au point d’entrée du faisceau (KASE, (ESAK)) dans
le patient (le rayonnement rétrodiffusé n’est donc pas pris en compte). On trouve également la
dose a l'entrée (D., ESD) ou le produit dose x surface (PDS, DAP). En ce qui concerne les
conditions d’examen, on peut se placer soit dans une géométrie caractéristique d’un examen
donné, soit choisir la taille du champ, sa position et son incidence. En scanographie, la grandeur
caractéristique de I’installation est le plus souvent le CTDI g ir, €t les paramétres de I’exposition
sont ceux relatifs a I’examen (épaisseur de coupe, espacement des coupes, mode séquentiel ou
hélicoidal, ...). Pour les 2 techniques d’examen, la qualité du faisceau (kV, filtration, CDA, ...) est
aussi un parametre pour le calcul de la dose. La dose aux différents organes et la dose efficace
sont systématiquement calculées.

Les principaux programmes disponibles sont présentés dans le tableau XIX (A, pour la
radiologie conventionnelle et B, pour la scanographie). Pour la radiologie conventionnelle, nous
nous sommes plus particulierement intéressés, d'une part, a 2 programmes calculant la dose
efficace au moyen de calculs MC (programme issus des travaux du NRPB [20,40,43,64,65,70] et
programmes PCXMC [74]), et, d’autre part, & un programme basé sur des calculs analytiques,
ODS60 ou Win ODS [57]. En scanographie, notre attention s’est portée sur 2 programmes basés
sur des simulations MC, le programme propos¢ par le NRPB [70] et le programme CT Dose [75].

3.2.2.Programmes pour la radiologie conventionnelle
3.2.2.1. Méthode du NRPB

Dés 1985 Jones et Wall ont publié¢ un rapport sur le calcul, par les méthodes de Monte
Carlo, des doses a 20 organes recues lors de 22 incidences courantes et pour 45 combinaisons de
haute tension (50 a 140 kV) et de filtration (1,5 a 4 mm Al) [40]. Ce travail a ét¢ complété en
1994 en passant de 22 a 68 incidences et en considérant des filtrations de 2 a 5 mm Al [43]. La
méme méthodologie a été¢ appliquée en pédiatrie [64]. Les données de ces rapports sont
disponibles sous forme numérique [60,65].

a) Fantome mathématique

Ce travail a été entrepris sur la base du fantdome hermaphrodite adulte de Cristy [76]
dérivé du modele développé par Snyder et al [77,78] pour la dosimétrie des radionucléides dans
le cadre de la méthode du MIRD®. Les organes de ce fantdme sont décrits par des fonctions
algébriques simples (cylindre elliptique, ellipsoide, demi spheére,...) et composés de 1'un des 3
matériaux €quivalents aux tissus mous, aux os ou aux poumons. Les volumes des organes sont
proches de ceux publiés pour 'homme de référence dans la publication 23 de la CIPR [79]. Pour
les calculs en radiologie le fantdme de Cristy a ét¢ modifié¢ afin d'améliorer la composition et/ou
la forme de certains organes (figure 11) :

1. modification de la composition des seins 50% eau et 50% graisse ;

* Medical Internal Radiation Dose committee
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2. suppression des bras pour certaines incidences latérales ;
3. modification du cou et de la position de la thyroide.
Signalons, a la méme époque, la contribution significative du groupe du GSF’ qui a
développé ses propres fantomes ADAM et EVE, également a partir du modéle de Cristy [80].

3 Gesellschaft fur Strahlen- und Umweltforschung mbH, Miinchen
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Tableau XIX-A: Principales caractéristiques de logiciels permettant le calcul de doses aux organes et de la dose efficace pour les examens de
radiologie conventionnelle.

logiciel domaine fantdme grandeur de choix des parametres d'entree
d'application normalisation Spectre RX patient géomeétrie d'exposition
Alderson-Rando * KASE (mGy) pour [¢ KV * poids (40-110kg) |+ DFE® (cm)
WinODS® ADULTE ODS60 *  Filtration « taille (140-200 cm) |* champ (L x ])
OoDS60™ * KASE (mGy) ou * homme ou femme |* position champ
[57] PKS (mGy.cm®) pour e degré d'incidence
WinODS
ORNLY + KASE (mGy) + KV * poids +  DFF® (cm)
PCXMC ADULTE enfants et adultes |« PKS (mGy.cm®) e Filtration o taille e champ (L x1)
[74] (6 tailles de fantdmes » penteanode |* A&ge(0-1-5-10-15- | position champ
ENFANT mathématiques) adulte) + degré d'incidence
MIRD * De (mGy) « KV * homme de * type d'examen
Xdose ADULTE | fantome mathématique |+ PKS (mGy.cm?) * Filtration référence CIPR 23 * incidence (68 au
[42,43] adulte hermaphrodite (70 kg - 170 cm) choix)
MIRD + PKS (mGy.cm®) « kV * homme de * type d'examen
EffDose ADULTE | fantome mathématique o Filtration référence CIPR 23 * incidence (68 au
[57,59] adulte hermaphrodite (70 kg - 170 cm) choix)

D 1es modéles de calcul de WinODS et ODS60 sont les mémes.

@ Oak Ridge National Laboratory

©) DFF : Distance Foyer Film

champ : dimensions au niveau du film
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Tableau XIX-B: Principales caractéristiques de logiciels permettant le calcul de doses aux organes et de la dose efficace pour les examens de

scanographie.
logiciel domaine fantdme grandeur de choix des parametres d'entrée
d'application normalisation Spectre RX patient géomeétrie d'exposition
Alderson-Rando *  CTDIjg0.4ir e kV * hermaphrodite e champ (L)
CTDOSE ADULTE (mGy/mAs) e Filtration *  position champ
[73] * ¢paisseur de coupes
* nombre de coupes
* type de scanner
ADULTE MIRD/GSF *  CTDI,00.4ir e kV * hermaphrodite e champ (L)
CT Dose (mGy/mAs) e Filtration * position champ
[75] * ¢paisseur de coupes
* nombre de coupes
* pasde I'hélice
* type de scanner
ADULTE MIRD/GSF *  CTDlI,gp.r (mGy/100 |  Energie * homme ou femme |¢ champ (L)
WIN Dose 2.0 mAsSs) effective *  position champ
[82] *  ¢paisseur de coupes

* nombre de coupes
» pas d'hélice (pitch)
* type de scanner
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BRE
| | '|| | l I|I
|| || ! | | | Figure 11 : Vue de face et
| |II 'I I ! de coté des organes, et vue
||| || | [ | du squelette du fantdme
il

U utilisé par Jones et Wall
[40].

Ly

b) La simulation par Monte Carlo
Le lecteur trouvera dans la publication de Andreo [81] une description compléte des
techniques de Monte Carlo et de leurs applications en physique médicale, et dans le rapport

R186 du NRPB [40] les détails de la simulation relative a ce travail. Seuls les points essentiels

sont présentés ci-dessous :

* la simulation du parcours des photons s'arréte en dessous de 5 keV, 1'énergie est alors
déposée sur place ;

* 1'¢énergie des ¢électrons produits lors des interactions des photons étant au maximum de 140
keV, ce qui correspond a un parcours de 0,3 mm, elle est supposée totalement absorbée au
point de l'interaction les valeurs des sections efficaces sont principalement tirées des
données de Hubbell [83-85] ;

* les dépdts d'énergie dans les différents organes ont été¢ calculés pour 9 valeurs de haute
tension (de 50 kV a 140 kV par pas de 10 kV), puis ensuite intégrés selon 1'allure de
chaque spectre ;

e un million d'histoires (réparties sur 20 lots identiques) ont ét¢ simulées pour chaque
incidence ;
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* la dose a la moelle a fait l'objet d'une attention toute particuliére afin de considérer au
mieux sa répartition et différencier le dépdt d'énergie entre I'os et la moelle en fonction de
I'énergie ;

* plusieurs résultats découlent de la simulation : fraction du rayonnement incident absorbée,
fraction de rétro diffusé et dose aux organes normalisée ;

* un accord, jugé raisonnable, a été obtenu entre les résultats du NRPB [40], du GSF [81] et
de Rosenstein [59] (+/-6% pour la majorité des organes).

¢) Les examens simulés

Le foyer de rayons X est représenté par un point et les données relatives aux spectres
de rayons X ont été extraites essentiellement des publications de Birch [86]. Ces dernicres
données couvrent la gamme de haute tension de 50 a 140 kV et de filtration de 0,5 a 4 mm
d'aluminium. Les spectres correspondent a une tension constante et un angle de pente d’anode
de 17°, la distance foyer-peau étant de 75 cm.

Les conditions d'exposition de 12 examens courants (22 incidences) en Grande
Bretagne ont été retenues. Pour chacune des incidences, la distance foyer-peau, la taille du
champ, sa position et son orientation, et le spectre de rayons X varient. Des valeurs moyennes
ont été retenues sur la base d'une étude des pratiques dans le pays.

d) Dose aux organes

Le résultat de la simulation permet d'obtenir, pour chaque type d'incidence, la fraction
de rétro-diffusé, c’est a dire le facteur de rétrodiffusion B auquel on soustrait 1, et la dose
moyenne par unité¢ de dose a I'entrée pour 20 organes, pour chacune des 45 combinaisons de
spectre (9 valeurs de HT x 5 valeurs de filtre). Les doses sont exprimées en terme de doses
aux organes normalisées par rapport a la dose a D’entrée D. (dose a&—comprenant le
rayonnement rétro-diffusé). Cette dose a I’entrée peut étre mesurée par thermoluminescence,
ou par un systéme avec cristal scintillant et fibre optique [87], placé a la peau du patient (ou
d'un fantome anthropomorphique).

On peut également la déduire du kerma dans I’air a I’entrée (KASE) en le multipliant

par le facteur de rétrodiffusion B et par le rapport des coefficients massiques d’absorption
Prof=0

d’énergie (“e”p) (cf. §3.1.4))

tissu,air

La figure 12 illustre le cas d'une incidence postéro-antérieure du thorax, précisant le
champ couvert et certains parametres techniques. Quelques uns des résultats correspondant a
cet exemple sont présentés dans le tableau XX, pour les organes auxquels un facteur de
pondération wr est attribué pour le calcul de la dose efficace.

Il suffit ensuite de pondérer les doses aux organes par les facteurs wr correspondants pour
obtenir la dose efficace E.

Notons que ces données concernent l'adulte, pour un nombre d'incidences limité et
pour des paramétres d'exposition fixes, en dehors de la haute tension et de la filtration.
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o

e Thorax PA

» Distance foyer-peau (DFE) = 160 cm

* Champ =32 cmx 40 cm

Figure 12 : Illustration de I'une des 22 incidences
simulées dans le rapport R186 du NRPB [40] et des
résultats disponibles. Le trait en pointillés représente
les limites du faisceau de rayons X.

Tableau XX : Exemple des résultats disponibles, pour une incidence donnée, dans le rapport
186 du NRPB [40]. Seules les doses correspondant aux organes intervenant dans le calcul de

la dose efficace y sont rapportées.

Filtration Haute tension (kV)
(mm Al)
60 80 100 140

fraction 2,5 7,93 107 7,15107 6,60 10" 5,98 10"
rayonnement 4 7,76 10 6,97 10" 6,44 10" 5,86 10"
incident absorbé
fraction rétro 2,5 2,28 107 2,85 10 3,30 10 3,61 10
diffusé 4 2,64 10 3,27107 3,73 107 3,88 107
ovaires 2,5 4,45 10" 1,88 10” 2,60 10” 43610~

4 6,25 10 2,44 107 3,16 107 4,97 107
moelle rouge 2,5 7,73 10 1,07 10" 1,35 10" 1,79 10

4 9,15 107 1,25 10" 1,54 10™ 1,95 10"
colon (LLI)* 2,5 4,78 10 1,10 107 1,94 10 3,50 10~

4 6,47 10 1,39 107 2,35 107 3,99 107
poumons 2,5 2,79 107 3,63107 4,5510" 52110

4 3,34 10" 4,20 10" 5,06 10" 5,64 10"
estomac 2,5 4,50 10~ 7,67 107 1,05 10" 1,49 10”

4 5,81 107 9,42 102 1,23 10 1,67 10"
vessie 2,5 1,67 107 4,13 10" 7,08 107 1,05 10”

4 2,32 10" 52810 8,61 10" 1,19 107
seins 2,5 3,91 10~ 6,55 107 8,92 10~ 1,27 10"

4 5,00 107 8,00 107 1,05 10 1,41 10"
foie 2,5 1,10 107 1,59 10" 1,99 10" 2,57 107

4 1,36 10" 1,89 10" 2,28 10" 2,82 10"
thyroide 2,5 1,52 10 2,96 10~ 4,11 10 7,00 10~

4 2,01 102 3,70 102 4,89 107 7,92 102

* Lower Large Intestine
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3.2.2.2. Programme PCXMC [46]

Ce programme, basé sur les simulations de Monte Carlo, utilise les fantomes
mathématiques de Cristy représentant 1'adulte mais aussi les enfants de 0, 1, 5 10 et 15 ans
[78]. 1l permet de calculer les doses aux organes pour des patients d'ages et de tailles
différents, pour des incidences de radiographie et de radioscopie librement ajustables pour la
taille du champ et les autres parametres de I'examen (HT, filtration, DFE,...).

a) Fantome mathématique

Le poids et la taille des différents fantdmes hermaphrodites sont présentés dans le
tableau XXI. Des modifications similaires a celles du fantdme du NRPB y ont été apportées
avec addition de l'cesophage.

Le programme PCXMC permet de modifier ces fantomes en appliquant des facteurs
de correction, s, et sy tenant compte du poids, M et de la taille, H du patient, et du poids, My
et de la taille, Hy du fantome :

s, = H/H, Sy = yHo-M/Hg.M

ou z, est I'axe selon la taille du fantome, x, la largeur et y, 1'épaisseur. Les dimensions des
organes, et donc leurs masses, sont modifiées selon ces facteurs.

Tableau XXI : Poids et taille des différents fantomes hermaphrodites d'aprés Cristy [76].

Type de fantdme Poids (kg) Taille (cm)
Nouveau-né 3,51 51,5
1 an 9,36 75,0
5 ans 19,1 109,0
10 ans 32,1 138,6
15 ans 54,5 164,0
Adulte 71,1 174,0

b) La simulation par Monte Carlo

Pour I'essentiel, les informations du § 3.2.2.1. sont conservées. Signalons que PCXMC
découpe le spectre par pas de 10 keV, de 10 a 150 keV. L'utilisateur choisit pour la
simulation, le nombre de pas en énergie (< 15) et le nombre de photons dont on va suivre
I'histoire.

¢) Les examens simulés

L'utilisateur peut choisir, outre le type de fantdbme avec son propre poids et sa propre
taille, la distance foyer-peau, la taille, I'orientation et la position du faisceau (figures 13, 14 et
15). Le spectre est défini par la haute tension, la pente de ’anode et la filtration dont il est
possible de choisir le matériau (éventuellement combiné) et I'épaisseur (figure 16).

d) Dose aux organes

Les grandeurs dosimétriques nécessaires au programme sont présentées figure 17. Le
kerma dans 1’air au point d'entrée du faisceau (KASE) ou le produit kerma x surface (PKS)
peuvent étre utilisés. L'énergie absorbée dans les organes est alors calculée pour chaque
composante du spectre de rayons X puis sommée sur I’ensemble des composantes. Les
données sont ensuite normalisées pour tenir compte de la valeur de la grandeur dosimétrique
d’entrée. Outre la dose a 37 organes, ou parties du corps, le programme indique la dose au
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corps entier, a la moelle osseuse et au squelette, la dose efficace et la fraction d'énergie
absorbée. La figure 18 présente la fenétre d’affichage des résultats contenant les valeurs de
doses et un rappel des paramétres du calcul.

Il convient de noter que les données calculées par MC peuvent étre stockées dans des
fichiers pour étre utilisées par la suite sans recommencer la phase de simulation.

Directory File name:
| r
Examination: Header ProjAngle Cranio-caudal angle
poumons AP 270.0000 0.0000
LATL=0 PA=90 [pog] Cranial X-ray tube
LATR=180 AP=270 [neg] Caudal X-ray tube
Phantom:
Age: Phantom height  Phantom mass
ge- [v Hands
o0 1 5 10 1% & Adull 174.0000 | 71.1000
F5D Beam width Beam height Xref Yref Zref

Beam data: | 1g0.0000 | | 40.0000 30.0000 | 0oooo | 0000 | 50.0000

MElevels MNphots

Simulation: [15 |20000 Radiograph

Figure 13 : Fenétre de définition du fantdme et du champ d’irradiation dans PCXMC.

Coordinates of the skin point at cursor :

_| cm

Y= cm

:’—cm

v Draw x-ray field

View angle :

300 degrees

Radiograph

Rotation increment j-.L Exit
Draw ﬂ 30 j

Cranio-caudal angle: FSD: Beam width: Beam height:
Update Field | 0.0000 | 180.0000 | 40.0000 | 30.0000
ProjAngle: xref: Yref: Zref:
| 270.0000 | 0.0000 | 0.0000 | 50.0000

Figure 14 : Fenétre de représentation du fantome et du faisceau de rayons X dans PCXMC.
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PCXMC- Radiograph

v ¥ Uterus ¥ Stomach
[¥ Brain V W Liver
¥ Heart v ¥ Upper large intestines
v Testes I ¥ Lower large intestines
¥ Spleen v ¥ Small intestines
Iv| v ¥ Thyroid
v ¥ Pancreas
F5D: Beam width: Beam height:
| 180.0000 | 40.0000 | 30.0000
 Quick Xref: Yref: Zref.
& Sharp | 0-0000 | 0.0000 | s0.0000
ProjAngle: Cranio-caudal angle:

| 270.0000 | 0.0000 .
Phantom |mage|

Figure 15 : Fenétre de représentation des organes compris dans le champ d’irradiation dans
PCXMC.

Calculation of x-ray spectrum

¥-ray tube potenhal Filter #1 : Matenal Filter #2 - Matenal
IiIE kY |1 3 Atarnic: Murnber |2!EI Atamic Mumnber
X-ray tube Anode Angle I‘ﬁ‘I Chemical Symbol IEU Chermical Symbal
I 13.0 degree Filter #1 : Thickness Filter #2 : Thickness

[ 3.00 mm [ 00 mm
[ 08106 g/em™2 [ 0.0834 g/em™2

Figure 16 : Fenétre de définition des paramétres pour le calcul du spectre dans PCXMC.

E_ij: Patient input dose [_]0O]

Input dose value: ~Input dose quantity and unit:

|u_5

i+ Entrance air kerma [mGy]
mGy
" Dosze-Area Product [mGycm™2]

: i~ Entrance exposure [mRB]
Entrance air kerma ralue

uzed in calculations: i~ Exposure -Area Product [Bcm™2]
[0.5

mb ..
. [Input dose quantities are for

measurements without B5F]

Figure 17 : Fenétre d’entrée de la grandeur dosimétrique utilisée dans PCXMC.
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PCXMC- Doge Calculation

File  Bun
fL E xit | Change SpectrunJ LCalculate dozes Print | E Save As ___ | Convert file form
X-ray tube potential: 140 kY Filtration: 3 mm Al + 0.1 mm Cu
Anode angle: 12 deg
File: C:APCxMCWACRUM S NAdulthadult-chest-4F. ene
Typical chezt AR, Adult  “"Phantom's age": Adult Sirulation: Photonz/Energy lewel 100000 Mumber of energy levelz: 15
Projection angle [LATL=0FPA=90LATR=180A4P=270) 270,000 0Bl angle:  0.000
Figld'z width: 3010 cm and height:  37.60cm  FSD: 160,000 o Foous [wz(om)]: [ -0.000,-170.000, 52.000]
FPhantom's lenatte 174.000 cm and masz: 71100 kg Scaling factors s«{=ay):  1.000 andzz:  1.000
Surface dose: . 0500 mGy  Tube woltage: T40kY  Fiker 3wl + 0.1 mm Cu
|0raans Doze [mGEvl |Error 31 [ Draan | Dose (mGw] [Error iz |
L MO0E... 0409734 03 Pancreas 0214586 14
Skul 0032574 1.3 Small intestine 0019211 1.3
UpperSpine 0097709 1.3 Gall bladder 0185927 19
iddleS pine 0,296345 0e Upper large intestine 0028337 26
LowerSpine 0105707 15 Lower large intestine 0004430 a7
Ribs 0960154 0.3 Urinary bladder 0,001 588 205
Scapulas 0.271110 1.1 terus 0.004540 106
Clavicles 1.378195 1.0 Adrenals 01E57F10 3.2
Upper arm bones 013201 03 Thymus 0770333 15
tdiddle arm bones 0136937 1.0 Oezophaqus 0226042 20
Lower arm bones 0,022553 3.1 T hyroid 0.2729Mm 2.7
Upper leq bones 0000156 18.0 Brain 0004355 3.2
tiddle leq bones 0,000007 55,2 Testes 0000106 55,2
Lower leq bones 0.000000 M Ovaries 0003054 18.9
Pelvis 0007702 25 Skin 0091495 04
Heart 0531083 0s Remainder [muscle] 01oA2 01
Breasts 0, E0E347 0.6 Total Body 0128579 0.1
Liver 0379238 04 Active bone marrom 0096585 0z
Starmach 0397080 0xe Skeleton 0164048 nz2
Spleen 0,205185 11 Effective dose 0208768 na
Fidneys 008830 1.2 Abs. fraction [%) 55105232

Figure 18 : Fenétre des résultats de calcul de dose pour chaque organe et de la dose efficace
dans PCXMC.

3.2.2.3. Les logiciels ODS-60 et Win ODS [57] (Organ Dose
calculation Software)

Ce logiciel prend le parti de ne pas calculer de simulation par des méthodes de MC
afin de réduire considérablement les temps de calcul et permettre I’utilisation du logiciel
pendant la réalisation de I’examen. Ainsi le calcul des doses délivrées aux 22 organes
référencés par la CIPR ainsi qu’aux glandes salivaires, la vésicule biliaire, et le colon (LLI)
est réalis¢ a partir du produit du rendement en profondeur et par 2 rendements en traversée
(profils), tous trois décrits analytiquement et appliqués a un fantobme anatomique.

a) Les données nécessaires au calcul

La qualit¢ du faisceau est définie par la tension kVp et la filtration totale de
I’installation en mm équivalents d’aluminium. Les conditions géométriques de 1’exposition
sont décrites par la distance foyer peau, la taille du faisceau a la peau, la position et
I’incidence du faisceau repérées sur la coupe anatomique passant par le centre du faisceau
(figure 19).
Le patient est décrit par son sexe, son poids et sa taille.
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La grandeur dosimétrique utilisée par ODS60 est le KASE alors que WinODS utilise
le KASE ou le PKS.

b) Le fantome mathématique [88]

Il s’agit d’une modélisation du fantdme anatomique Alderson-Rando comprenant 35
coupes, déformable par I’introduction de coefficients de déformation fonction de la nature du
contour (externe ou organe) et de sa position (thoracique, abdominal ou pelvien), du sexe, du
poids et de la taille du patient.

¢) Le calcul
Afin de réduire les temps de calcul, le logiciel utilise des lissages par des fonctions
analytiques de rendements en profondeur et de rendements en traversée (profils). Ces
rendements ont été¢ préalablement calculés par simulations MC dans un fantdme semi-infini
(sans face de sortie) rempli d’eau pour différentes tailles de champ et différentes qualités de
faisceau.

La qualité du faisceau est exprimée par la CDA d’aluminium, calculée a partir de la
haute tension et de la filtration totale, au moyen des données du catalogue de spectres SRS-30
[27].

La dose en un point du fantdme mathématique est alors le produit de la dose a 1’entrée
par le rendement en profondeur et le rendement en traversée en ce point mais la profondeur
prend en compte la courbure de la peau et elle est diminuée du tiers lors de la traversée
¢ventuelle des poumons. La prise en compte des densités osseuses ne s’effectue que pour la
moelle (derriere le rachis), les ovaires et 1’utérus (derriére le bassin) par I’introduction de
coefficients d’atténuation qui dépendent de la qualité du faisceau.

La dose a I’entrée est déduite de la mesure du kerma dans 1’air a I’entrée (KASE) au
moyen de I’équation du chapitre 3.1.4. dans laquelle :

* le facteur de rétrodiffusion B est obtenu par un lissage des valeurs calculées par
Grosswendt [30] en fonction de la CDA et de la surface du faisceau a la peau, et,

* le rapport des coefficients massiques d’absorption entre le muscle et Iair est issu des
calculs de Seuntjens [89] (entre 1,04 et 1,07 en fonction de la CDA).

d) Dose aux organes

Pour les grands organes simples le logiciel réalise la moyenne des doses recues par
chaque point de I’organe maillé¢ tous les cm pour chacune des coupes contenant 1’organe
(figure 20).

Pour les organes plus “ fins 7, la moelle osseuse ou la surface osseuse..., la dose a
I’organe est une somme pondérée de la dose recue en chacun des points d’une série de points
particuliers par des facteurs de pondération qui dépendent, d’une part, de I’importance que
représentent les zones autour de ces points dans la totalité de I’organe, et, d’autre part, pour
I’0s, de I’augmentation de I’absorption de 1’énergie par 1’os par rapport a 1’eau.

e) Comparaison avec des logiciels utilisant des données sur des méthodes de Monte Carlo

Le logiciel ODS 60 calcule instantanément la dose efficace. Il la surestime en
moyenne de 7% pour I’homme de référence et de 33% pour la femme par rapport au logiciel
du NRPB 262 qui fonctionne sur des méthodes Monte Carlo appliquées a un fantome
mathématique. Ces écarts sont principalement dus a 'utilisation de fantomes différents qui
modifie considérablement les proportions d’organes sensibles irradiés en bordure de
faisceaux. L’ODS offre ’avantage de proposer un fantome sexué¢ et déformable en fonction
du poids et de la taille du patient.
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Figure 19 : Fenétre de définition du fantome et des conditions de son exposition dans ODS60
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Figure 20 : Fenétre des résultats de calcul de dose pour chaque organe et de la dose efficace
dans ODS60.
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3.2.2.3. Comparaison des différentes données

Comme il a déja été écrit les doses aux organes ne sont strictement valables que pour
les fantdmes avec lesquels elles ont été calculées. Les tableaux XXII et XXIII illustrent ces
différences entre les doses aux organes calculées par plusieurs auteurs. Les écarts entre ces
données dérivent de différences entre les fantdmes, les conditions d'examen, les données
physiques d'interactions des photons, ou d'approximations dans les méthodes de calcul
utilisées. Dans les calculs Monte Carlo de Rosenstein [58] et Drexler et al. [41], par exemple,
le rayonnement diffusé est approximé par la diffusion Compton uniquement, sans prendre en
compte séparément la diffusion cohérente et la diffusion incohérente comme c'est le cas dans
PCXMC, tandis que Rannikko et al. [57] utilisent une méthode de calcul et des fantomes
totalement différents (Servomaa et al. [88]).

Tableau XXII : Comparaison des facteurs de conversion pour le calcul de doses aux organes
dans le cas d'un examen du thorax pour un patient adulte. Les données sont normalisées pour
un kerma dans l'air de 1 Gy. Conditions d'examen : thorax adulte incidence postéro-antérieure
(125 kV, filtration 2,5 mm Al, CDA 4,45 mm Al).

T PCXMC* | NRPB**[60] | GSF***[41] | CDRH**** [50] ODS-60%**** [57]
g (mGy/Gy) (mGy/Gy) (mGy/Gy) (mGy/Gy) (mGy/Gy)

IPoumons 716 (1,4) 719 680 - 1046

Moclle 242 (1.9) 235 150 207 361

0OSseuse

Utérus 4,3 (0,3) 4,6 6.8 1,6

Thyroide 97 (3,7) 92 90 93 228

* Conditions d'examen identiques a celles du NRPB. L'erreur statistique (2 x écart-type) est donnée entre

parenthéses.

** d'apres[60], données extrapolées.
*** d'apres [41], doses moyennes homme et femme.
k%% d'apres [59], données extrapolées.

*F*E% calculées d'apres [57], doses moyennes homme et femme.

Tableau XXII1. Comparaison des facteurs de conversion pour le calcul de doses aux organes
dans le cas d'un examen de 1'abdomen d'un enfant de 5 ans. Les données sont normalisées
pour un kerma dans l'air de 1 Gy. Conditions d'examen : abdomen incidence antéro-
postérieure (70 kV, filtration 3,5 mm Al, CDA 2,9 mm Al).

Organe PCXMC* | NRPB**[65] | PCXMC*** | GSF****[63]| CDRH*****[62]
(mGy/Gy) (mGy/Gy) (mGy/Gy) (mGy/Gy) (mGy/Gy)
IPoumons 123 (1,0) 121 207 (1,7) 200 154
Moelle osseuse 68 (0,2) 64 74 (0,1) 75 128
Ovaires 395 (21) 376 383 (18) 569 457
Thyroide 1,7 (0,6) 1,7 3,9 (1,5) 12 34

* Fantome et taille du champ identiques a ceux du NRPB. L'erreur statistique (2 x écart-type) est donnée entre

parenthéses.
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** [65] données interpolées, taille du champ définie a mi-épaisseur 20,4 x 26,6 cm X cm

*** Fantome et taille du champ identiques & GSF. L'erreur statistique (2 x écart-type) est donnée entre
parentheses.

***%[63] taille du champ définie au niveau du film 25,6 x 39,4 cmx cm.

*A*A* [62] taille du champ définie au niveau du film 28 x 36 cm x cm.

3.2.3.Programmes pour la scanographie
3.2.3.1. Données du NRPB

Le NRPB a publi¢ en 1991 un rapport relatif a la scanographie [70] qui existe aussi
depuis 1993 sous forme numérique [71]. Sur la base du fantdme hermaphrodite décrit au §
3.1.1, 23 jeux de données calculées par Monte Carlo sont disponibles. Ces données
correspondent a diverses conditions d’exposition de 27 scanners les plus répandus dans les
années 89 dans le Royaume Uni. Chaque ensemble de calculs correspond a la simulation
d’une irradiation sur 360° d’un faisceau parfaitement collimaté, de 5 mm de large, depuis le
sommet de la téte jusqu’au haut des jambes. Ainsi 208 coupes couvrent tout le fantdme
(figure 21), et pour chaque coupe on dispose de la dose normalisée a 27 organes ou régions.
Ces doses normalisées sont exprimées en dose absorbée a I’organe par rapport a la dose dans
I’air a 1’axe de rotation de DI’appareil, ce qui correspond en pratique au CTDI,. La
modélisation de la distribution de la dose a nécessité, pour chaque simulation, la connaissance
des facteurs influengant cette distribution : haute tension, distance foyer-axe de rotation et
filtration (filtres plat et “ papillon ) (figure 22).

W-ray ﬁ:l:l‘_,IS
Flat & shaped ;
filters A
Y
I 1
}" “ Foous- axis
P i ) dis tance

|

Figure 21 : Fantome mathématique adulte Figure 22 : Facteurs liés a la conception du
hermaphrodite utilisé dans les calculs de dose scanner qui influencent la dose.

du NRPB en scanographie. La grille indique

la position des 208 coupes de 5 mm

composant un jeu de données [71].

Les données de base (les 23 fichiers) ont été reprises par J. Le Heron dans le
programme CTDOSE [73] (johnleh@nrl.moh.govt.nz). L’utilisateur choisit une configuration
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d’appareil (parmi 27) puis définit, jusqu'a 4 séquences, le nombre de mAs, la largeur de
coupe, I’incrément de la table, le CTDI, g0 .ir (en mGy/mAs), la position de départ et le nombre
de coupes. Le programme calcule alors les doses aux organes et la dose efficace pour chaque
séquence et pour tout I’examen.

Afin de pouvoir prendre en compte les nouveaux appareils (depuis 1989) non présents
dans les données de base du NRPB, le groupe ImPACT (http://www.impactscan.org/) a établi
une correspondance entre les données existantes et les nouveaux appareils sur la base d’un
facteur bien corrélé avec la dose efficace. Ce facteur nécessite la connaissance du CTDI g air
et du CTDlI g0 et CTDIjg0p, pour les examens de la téte et du corps. Bien que ce facteur
dépende en toute rigueur des kV et des parameétres de I’examen, il suffit en pratique d’un seul
facteur pour les examens “ téte ” et d’un seul facteur pour les examens “ corps ”. Le tableau
XXIV présente I’ensemble des appareils pour lesquels existe a ce jour une correspondance.

3.2.3.2. Programme CT dose [75]

Ce programme, disponible sur internet [75] utilise une simulation par MC pour
calculer la dose aux organes, la dose efficace et le produit dose x longueur lors d’un examen
scanographique. Le fantdme mathématique utilisé est un fantdme hermaphrodite standard de
Im70 et de 70 kg. Il correspond en fait au modele ADAM développé par le GSF [80] auquel
les organes féminins ont été rajoutés. Le fantdome a été exploré en totalité avec des coupes
jointives de 5 mm. Les doses aux organes résultant de chaque coupe ont été stockées dans une
table a partir de laquelle les calculs de dose sont effectués.

a) Parametres d’entrée

Le programme propose 3 écrans d’entrée. Le premier nommé “ Scanner ™ permet de
sélectionner les données de simulation du scanner (voir tableau XXV), de préciser des
informations sur 1’appareil et d’indiquer le mode d’acquisition, séquentiel ou hélicoidal. Le
deuxieme écran “ Examination ~ permet de décrire le type d’examen (notons que plusieurs
“ Examination ” peuvent étre définies par “ Scanner”). Le troisieme écran “ Scan
parameters " est utilisé pour préciser tous les parametres qui ont avoir une influence sur la
dose : haute tension, filtration, CTDI, i (en mGy/mAs), mAs, épaisseur de coupe, vitesse de
déplacement de la table et position du champ exploré. Ce dernier parameétre est visualisé sur
une vue de face (ou de profil) du fantéme (figure 23). Plusieurs écrans ““ Scan parameters .
peuvent étre définis pour chaque ““ Examination ”

b) Résultats

Les résultats peuvent étre visualisés sur 1’écran, imprimés, et/ou exportés. Deux types
de rapport sont proposés : détaillé ou résumé. Le rapport détaillé (figure 24) indique le CTDIw
pour chaque séquence de I’examen, la dose a tous les organes résultant de I’ensemble des
séquences ainsi que le DLP (pour la téte et pour le corps) et la dose efficace de I’ensemble de
I’exploration. Le rapport résumé (figure 25) présente, pour chaque séquence, la dose a
I’utérus, au cristallin et la dose efficace.




Page 61

Tableau XXIV : Tableau (décembre 2003 version 0.99u) indiquant les valeurs de CTDI apres
correspondance entre un scanner et les données issues du rapport NRPB-SR250. Ce tableau
est régulierement mis a jour sur le site internet du groupe ImPACT.

Scanner Scanner | kV CTDI Head CTDI Body ImPACT Scanner
group mGy/100mAs mGy/100mAs Factor Match
Air Centre | Perip | Air Centre | Perip | Head | Body Head | Body
CGR CE 10000,12000 CG.a 130 1,1 1,1 12 12
Elscint Exel 2400 Elect EL.a 120 | 18,8 13,2 14,5 18,5 3,5 6,2 1,0 0,8 19 20
Elscint Exel 2400 Elect EL.a 140 25,8 5,2 8,6 0,8 20
Elscint CT Twin, Helicat EL.b 120 | 18,6 12,9 13,9 19,0 3,8 6,5 1,0 0,8 18 20
GE 8800 /9000 Series GE.a 120 | 14,1 6,5 6,1 14,6 2,1 4,2 0,6 0,6
GE 9800 Series GE.b 120 | 26,0 14,1 14,9 26,0 3,9 7,4 0,8 0,6 8
GE 9800 Series GE.b 140 | 34,1 19,4 20,0 34,1 5,7 10,0 0,8 0,7 9
GE HiLight, HiSpeed, CT/i (No SmB) GE.c 30 8,5 42 45 8,5 1,0 1,9 0,7 0,5 10 10
GE HiLight, HiSpeed, CT/i (No SmB) GE.c 100 | 14,0 8,2 8,3 14,0 22 4,3 0,8 0,7 9 11
GE HiLight, HiSpeed, CT/i (No SmB) GE.c 120 | 19,3 11,4 11,9 18,8 3,2 6,1 0,9 0,7 13 5
GE HiLight, HiSpeed, CT/i (No SmB) GE.c 140 | 27,0 16,8 17,2 25,8 4,8 9,0 0,9 0,8 13 20
GE HiSpeed CT/i with SmartBeam GE.d 30 8,5 42 45 8,5 1,0 2,7 0,7 0,6 10 10
GE HiSpeed CT/i with SmartBeam GE.d 100 | 14,0 38,2 8,3 13,9 2,5 5,6 0,8 0,8 9 20
GE HiSpeed CT/i with SmartBeam GE.d 120 | 19,3 11,4 11,9 20,4 3,8 7,3 0,9 0,8 13 20
GE HiSpeed CT/i with SmartBeam GE.d 140 | 27,0 16,8 17,2 27,7 5,8 10,7 0,9 0,9 13 18
GE Max GE.e 120 | 384 18,8 17,7 38,4 5,0 8,8 0,7 0,5 10 10
GE Pace, Sytec GE.f 80 | 20,1 8,0 10,0 19,2 1,9 5,3 0,7 0,4 10 10
GE Pace, Sytec GE.f 120 | 41,6 22,1 23,8 41,0 6,3 13,2 0,8 0,7 11 11
GE Pace, Sytec GE.f 135 | 50,7 28,3 30,0 50,1 8,4 16,2 0,8 0,7
GE Pace, Sytec GE.f 140 | 55,5 30,7 33,5 54,1 9,5 18,5 0,8 0,8
GE Prospeed GE.g 120 | 36,6 20,7 22,3 36,6 5,7 11,8 0,8 0,7 9 11
GE Prospeed GE.g 140 | 47,2 28,4 30,1 47,2 8,3 15,9 0,9 0,8 13 5
GE FX/i, LX/i GE.h 30 16,3 6,8 8,2 16,3 1,5 4,2 0,7 0,4 10 10
GE FX/i, LX/i GE.h 120 | 334 17,9 19,4 33,4 5,0 10,2 0,8 0,6 8 8
GE FX/i, LX/i GE.h 140 | 43,2 24,5 25,9 432 7,3 13,9 0,8 0,7 9 5
GE QX/i, LightSpeed, LightSpeed Plus GE.i 80 13,3 7,2 7,6 12,5 1,7 4,0 0,8 0,6 8
GE QX/i, LightSpeed, LightSpeed Plus GE.i 100 | 22,2 13,6 13,5 20,9 3,7 7,7 0,9 0,8 13
GE QX/i, LightSpeed, LightSpeed Plus GE.i 120 | 32,5 21,0 20,6 27,4 6,2 12,1 0,9 1,0 20 19
GE QX/i, LightSpeed, LightSpeed Plus GE.i 140 | 44,1 29,5 28,5 41,6 9,2 17,1 0,9 1,0 20 19
GE HiSpeed ZX/i, NX/i GE j 30 8,4 4.8 5,0 8,4 1,2 2,6 0,8 0,6 9 7
GE HiSpeed ZX/i, NX/i GE j 120 | 23,0 14,8 14,6 23,0 4,4 7,7 0,9 0,8 20 20
GE HiSpeed ZX/i, NX/i GE j 140 | 324 21,1 20,1 32,4 6,4 11,0 0,9 0,8 13 20
GE LightSpeed Ultra GE .k 30 14,2 7,7 8,2 10,5 1,8 4,5 0,8 0,8 8 20
GE LightSpeed Ultra GE .k 100 | 23,8 14,5 14,7 18,9 3,9 8,5 0,9 0,9 13 15
GE LightSpeed Ultra GE .k 120 | 35,0 22,5 22,3 29,0 7,0 13,8 0,9 1,1 20 12
GE LightSpeed Ultra GE .k 140 | 474 31,6 30,9 40,5 9,9 18,9 0,9 1,1 20 12
GE LightSpeed 16 GE.l 80 13,0 7,1 7,6 10,7 1,7 3,8 0,8 0,7 8 5
GE LightSpeed 16 GE.l 100 | 21,9 13,4 13,6 19,9 4,2 3,1 0,9 0,9 13 15
GE LightSpeed 16 GE.l 120 | 32,2 21,1 20,8 29,3 7,2 13,8 0,9 1,1 20 12
GE LightSpeed 16 GE.l 140 | 43,9 29,7 29,0 40,0 10,8 18,6 0,9 1,2 20 16
Philips 310, 350 (GE2, no Cu) PH.a 120 | 32,8 18,7 21,2 0,9 13 14
Philips 310, 350 (GE2, w. Cu) PH.b 120 | 15,8 11,2 11,6 1,0 14 14
Philips 310, 350 (GE3, no Cu) PH.c 120 21,7 4,2 10,2 0,9 15 15
Philips 310, 350 (GE3, w. Cu) PH.d 120 1,1 1,1 16 16
Philips AV, LX, SR7000 PH.c 30 43 2,6 3,0 8,7 1,4 3,5 0,9 0,7 20 5
Philips AV, LX, SR7000 PH.c 100 | 13,2 8,8 9,6 13,2 2,6 5,7 1,0 0,9 22 22
Philips AV, LX, SR7000 PH.c 120 | 19,2 13,6 14,8 19,3 43 9,0 1,0 1,0 19 19
Philips AV, LX, SR7000 PH.e 130 | 22,6 16,0 17,6 22,8 5,3 11,1 1,0 1,0 23 23
Philips AV, LX, SR7000 PH.e 140 | 26,0 19,0 20,3 26,0 6,2 12,4 1,1 1,1 21 12
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Philips CX, CX/S PH.f 120 | 20,5 14,2 15,4 19,2 4,0 7.4 1,0 0,9 18 18
Philips SR4000 PH.g 120 | 182 12,5 13,5 18,2 3.8 7,8 1,0 0,9 14 15
Philips SR 5000 PH.h 120 | 18,0 11,8 13,0 18,0 3,6 7,7 1,0 0,9 17 22
Philips SR 5000 PH.h 130 | 20,8 14,1 15,1 20,8 4.4 10,1 1,0 1,0 22 19
Philips M / EG PH.i 120 | 584 34,8 45,2 58,4 11,3 39,1 1,0 1,0 22 21
Philips M / EG PH.i 130 | 67,6 41,6 53,8 67,6 13,9 47,9 1,0 1,1 18 12
Philips TX PH,j 100 0,9 0,9 20 20
Philips TX PH,j 120 7.8 52 5,5 1,0 17 17
Philips TX PH,j 130 1,0 1,0 21 21
Philips CT Secura PH.k 120 | 19,5 13,4 14,7 19,5 4,5 9,1 1,0 1,0 18 21
Philips CT Secura PH.k 140 | 274 19,3 20,8 27,4 6,7 13,1 1,0 1,1 18 12
Philips Mx8000 PH.1 90 9,1 6,4 7.3 9,1 1,8 4,2 1,1 0,9 21 18
Philips Mx8000 PH.1 120 | 19,9 14,7 16,1 19,9 4,7 9,4 1,1 1,0 12 23
Philips Mx8000 PH.1 140 | 28,6 28,6 7,0 13,9 1,1 12
Philips AcQSim PH.m 120 | 27,7 15,3 18,3 27,7 4,6 11,8 0,9 0,8 13 5

Philips AcQSim PH.m 130 | 31,3 18,0 21,1 31,3 5,5 13,7 0,9 0,8 20 20
Philips Mx8000 IDT PH.n 90 9,1 6,6 7,4 9,1 2,0 4,3 1,1 1,0 12 19
Philips Mx8000 IDT PH.n 120 | 19,5 14,7 16,0 19,5 4,9 9,4 1,1 1,1 12 16
Philips Mx8000 IDT PH.n 140 | 28,1 21,3 23,3 28,1 7,3 13,4 1,1 1,1 16 16
Philips Aura PH.o 120 | 39,6 21,8 25,5 39,6 7,2 14,4 0,9 0,8 13 20
Picker 1200SX Pla 80 16,3 1,3 5,3 0,4 10
Picker 1200SX Pla 120 | 30,3 12,1 11,2 30,0 4,3 11,2 0,6 0,7 4 11
Picker 1200SX Pla 130 | 31,8 12,3 12,6 32,6 4,9 12,6 0,6 0,7 4 5

Picker 1200SX Pla 140 | 38,0 16,9 14,3 38,8 6,4 15,5 0,6 0,8 4 5

Picker PQ Series PLb 120 | 30,1 14,0 13,3 30,0 4,8 11,8 0,7 0,7 6 5

Picker PQ Series PLb 130 | 36,8 17,5 16,2 36,8 6,0 15,5 0,7 0,8 6 5

Picker PQ Series PLb 140 | 382 19,1 17,7 38,0 7,0 16,8 0,7 0,8 10 20
Picker UltraZ Pl.c 80 16,5 5,6 6,2 17,7 1,2 5,2 0,5 0,3 4 10
Picker UltraZ Pl.c 100 | 23,7 9,7 10,3 25,3 3,0 8,4 0,6 0,5 6 10
Picker UltraZ Pl.c 120 | 314 14,3 13,8 33,6 4,9 11,9 0,6 0,7 11
Picker UltraZ Pl.c 130 | 35,6 16,9 16,0 38,1 6,0 14,2 0,7 0,7 10 5

Picker UltraZ Pl.c 140 | 39,7 19,5 18,3 425 7,1 16,3 0,7 0,7 10 5

Philips / Marconi Mx8000 PLd 90 9,1 6,4 7.3 9,1 1,8 4,2 1,1 0,9 21 18
Philips / Marconi Mx8000 PLd 120 | 19,9 14,7 16,1 19,9 4,7 9,4 1,1 1,0 12 23
Philips / Marconi Mx8000 PLd 140 | 28,6 28,6 7,0 13,9 1,1 12
Philips / Marconi AcQSim Ple 120 | 27,7 15,3 18,3 27,1 4,6 11,8 0,9 0,8 13 5

Philips / Marconi AcQSim Ple 130 | 31,3 18,0 21,1 31,3 5,5 13,7 0,9 0,8 20 20
Shimadzu SCT SH.a 80 5,6 3,6 4,4 5,4 1,0 33 1,0 1,0 19 19
Shimadzu SCT SH.a 120 | 15,6 12,0 13,4 15,6 4,0 10,1 1,1 1,2 3 1

Shimadzu SCT SH.a 130 | 174 13,5 14,9 17,3 4,6 11,5 1,1 1,3 3 1

Siemens CR, CR512, DRH Sl.a 125 124 9,3 10,9 13,2 3,5 9,6 1,1 1,3 3 3

Siemens Somatom 2, DR1/2/3 SLb 125 8,9 6,5 7,6 8,9 2,3 6,5 1,1 1,3 1 1

Siemens DRG, DRG1 Sl.c 125 1,2 1,4 2 2

Siemens Somatom Plus 4 Series SI.d 80 5,6 3,7 43 5,6 1,1 2,9 1,0 1,0 14 19
Siemens Somatom Plus 4 Series SI.d 120 17,7 13,6 15,1 17,9 4.4 9,6 1,1 1,1 1 16
Siemens Somatom Plus 4 Series SI.d 140 | 25,1 19,5 21,3 252 6,6 13,9 1,1 1,2 1 16
Siemens Somatom AR-C, AR.SP, AR-T Sle 110 | 24,5 16,2 18,1 24,5 4,9 10,9 1,0 0,9 22 15
Siemens Somatom AR-C, AR.SP, AR-T Sle 130 | 35,7 25,2 27,7 35,7 7,8 16,4 1,0 1,0 19 19
Siemens AR.HP SLf 130 | 33,5 26,2 27,6 33,5 8,9 16,4 1,1 1,2 16 16
Siemens Plus, DXP, Plus-S SLg 120 | 122 9,4 10,8 12,2 32 7,0 1,2 1,2 3 16
Siemens Plus, DXP, Plus-S SLg 137 15,6 12,2 13,5 16,2 43 9,0 1,1 1,2 3 16
Siemens Hi Q SLh 133 | 17,6 12,9 14,5 17,6 4,0 10,3 1,1 1,1 12 12
Siemens Balance, Emotion SLi 110 23,7 15,3 17,3 23,7 4,7 10,3 1,0 0,9 17 22
Siemens Balance, Emotion SLi 130 | 33,2 22,5 24,9 33,2 7,3 15,2 1,0 1,0 14 19
Siemens Volume Zoom, Access SLj 80 10,7 6,3 8,2 6,3 1,2 3,3 1,0 1,0 22 15
Siemens Volume Zoom, Access SLj 120 | 25,0 17,6 20,9 17,5 4,6 9,7 1,1 1,2 12 16
Siemens Volume Zoom, Access SLj 140 | 34,1 24,7 28,6 24 .4 6,8 14,0 1,1 1,3 12 1
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Siemens Emotion Duo SLk 130 | 30,0 20,5 21,7 30,0 6,2 11,8 1,0 0,9 22 18
Siemens Sensation 4 SI.1 80 12,2 7,2 8,9 6,9 1,4 34 0,9 1,0 17 19
Siemens Sensation 4 SIL.1 120 | 27,2 19,0 21,4 18,9 5,1 10,0 1,0 1,2 23 16
Siemens Sensation 4 SI.1 140 26,4 7,5 14,2 1,3 1

Siemens Sensation 16 SI.m 80 9,1 5,5 6,7 5,2 1,1 2,6 1,0 1,0 17 19
Siemens Sensation 16 SI.m 120 | 21,8 15,4 17,2 15,3 42 8,2 1,0 1,2 21 16
Siemens Sensation 16 SI.m 140 21,6 6,2 11,6 1,3 1

Toshiba TCT 600 TO.a 120 | 223 16,1 15,8 18,3 3,9 7,0 1,0 0,9 22 15
Toshiba Xspeed 11 TO.b 120 | 30,7 21,4 21,2 11,8 2,9 5,5 1,0 1,1 17 12
Toshiba Xpress GX (Pre '98) TO.c 120 | 33,6 17,8 18,7 0,8 11

Toshiba Xvision / EX TO.d 120 | 25,6 17,0 15,8 22,0 4,8 7.4 0,9 0,9 13 15
Toshiba Xpress HS1 TO.e 120 | 30,6 19,7 20,8 22,0 5,3 8,2 0,9 1,0 20 19
Toshiba Xpress HS TO.f 120 174 12,9 12,9 22,0 4,7 7,3 1,0 0,9 19 22
Toshiba Xpress GX (Post '98), Asteion TO.g 120 | 19,8 13,0 13,7 21,0 4,0 7,1 0,9 0,8 17 20
Toshiba Xpress GX (Post '98), Asteion TO.g 130 | 23,1 15,2 15,6 23,6 4,9 8,3 0,9 0,9 20 20
Toshiba Aquilion Multi / 4 TO.h 80 14,7 7,6 8,9 20,3 2,2 5,6 0,8 0,5 9 10
Toshiba Aquilion Multi / 4 TO.h 100 | 23,5 13,8 15,5 30,8 4,3 9,7 0,9 0,6 13 7

Toshiba Aquilion Multi / 4 TO.h 120 | 338 21,5 23,3 42,5 7,1 14,8 0,9 0,7 20 5

Toshiba Aquilion Multi / 4 TO.h 135 ] 43,6 28,7 30,1 52,1 9,8 19,7 0,9 0,8 17 20
Toshiba Auklet TO.i 120 | 36,9 18,0 18,5 36,9 4,4 7,5 0,7 0,5 10 10
Toshiba Asteion Multi (older tube) TO,j 80 26,3 11,7 14,2 26,2 2,7 7,3 0,7 0,5 10 10
Toshiba Asteion Multi (older tube) TO, 100 | 404 21,2 24,3 40,2 5,7 14,5 0,8 0,6 9 8

Toshiba Asteion Multi (older tube) TO, 120 | 56,0 32,5 36,2 55,8 9,5 19,9 0,9 0,7 13 5

Toshiba Asteion Multi (older tube) TO, 135 | 68,4 41,7 45,6 68,1 12,8 29,1 0,9 0,9 20 20
Toshiba Asteion Multi (CXB-400C tube) TO.k 80 21,1 9,4 11,4 21,0 2,2 5,9 0,7 0,5 10 10
Toshiba Asteion Multi (CXB-400C tube) TO.k 100 | 32,0 16,8 19,2 31,9 4,5 11,5 0,8 0,6 9 8

Toshiba Asteion Multi (CXB-400C tube) TO.k 120 | 44,1 25,6 28,5 43,9 7,5 15,7 0,9 0,7 13 5

Toshiba Asteion Multi (CXB-400C tube) TO.k 135 | 54,1 33,0 36,1 53,9 10,2 23,0 0,9 0,9 20 20
Toshiba Asteion Dual TO.1 120 | 46,5 26,0 30,6 46,0 8,1 18,4 0,9 0,8 13 20
Toshiba Asteion Dual TO.1 135 | 56,9 33,6 37,1 56,2 10,9 22,2 0,9 0,9 13 20
Toshiba Aquilion 16 TO.m 80 14,8 8,3 10,1 20,4 2.4 6,6 0,9 0,5 13 10
Toshiba Aquilion 16 TO.m 100 | 23,5 15,7 17,3 30,8 4,8 11,7 1,0 0,7 22 5

Toshiba Aquilion 16 TO.m 120 | 33,6 24,5 26,6 42,6 8,0 17,4 1,1 0,8 21 20
Toshiba Aquilion 16 TO.m 135 422 32,5 35,0 52,2 11,0 23,1 1,1 0,9 16 15
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Tableau XXV : Base de données des scanners en fonction des combinaisons haute
tension/filtration disponible dans le programme CT dose.

Scanner type kV X-Ray Filter
General Electric GE 9800 120 N/A
General Electric GE 9800 140 N/A
General Electric GE CT/i 100 Bodv
General Electric GE CT/i 100 Head
General Electric GE CT/i 120 Bodv
General Electric GE CT/i 120 Head
General Electric GE CT/i 140 Bodv
General Electric GE CT/i 140 Head

General Electric Pace 80 N/A
General Electric Pace 120 N/A
General Electric Pace 140 N/A
General Electric ProSpeed 120 N/A
General Electric ProSpeed 140 N/A

Philips SR 7000 100 N/A

Philins SR 7000 120 N/A

Philins SR 7000 140 N/A

Philips Tomoscan AV 100 N/A
Philips Tomoscan AV 120 N/A
Philips Tomoscan AV 140 N/A
Philips Tomoscan LX 100 N/A
Philips Tomoscan LX 120 N/A
Philips Tomoscan LX 130 N/A

Picker PO-2000 100 Half Field + Filter 1

Picker PO-2000 100 Half Field

Picker PO-2000 120 Half Field

Picker PO-2000 120 Full Field + Filter 1

Picker PO-2000 120 Full Field

Picker PO-2000 130 Half Field

Picker PO-2000 130 Full Field

Picker PO-2000 140 Half Field

Picker PO-2000 140 Full Field

Picker PO-5000 100 Half Field + Filter 1

Picker PO-5000 100 Half Field

Picker PO-5000 120 Half Field

Picker PO-5000 120 Full Field + Filter 1

Picker PO-5000 120 Full Field

Picker PO-5000 130 Half Field

Picker PO-5000 130 Full Field

Picker PO-5000 140 Half Field

Picker PO-5000 140 Full Field

Picker PO-CT 100 Half Field + Filter 1
Picker PO-CT 100 Half Field
Picker PO-CT 120 Half Field
Picker PO-CT 120 Full Field + Filter 1
Picker PO-CT 120 Full Field
Picker PO-CT 130 Half Field
Picker PO-CT 130 Full Field
Picker PO-CT 140 Half Field
Picker PO-CT 140 Full Field
Siemens HiO 133 N/A

Siemens Plus 4 80 N/A

Siemens Plus 4 120 N/A

Siemens Plus 4 140 N/A

Siemens Plus 4 Power 80 N/A
Siemens Plus 4 Power 120 N/A
Siemens Plus 4 Power 140 N/A
Siemens Plus S 120 N/A
Siemens Plus S 137 N/A
Siemens Somatom AR. HP 110 N/A
Siemens Somatom AR. HP 130 N/A
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Figure 23 : Ecran du programme CT dose permettant de définir les paramétres de I’examen.
Le rectangle en pointillés sur la représentation du fantdme indique les limites du volume
exploré.
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Examination
using scanner:

Monte Carlo results from CT examinations

Examination 1.1
Scanner 1

Monte Carlo Dose Data der4ed from:

Scan plans:
Comment: Scan 1.1.1
kV: 130  Full Field mAs: 150,00

Slice Width (mm): 8,0
Scan Start (cm): 68,4

Model: PQ-2000
Picker PQ-2000

Rotations: 25
Table feed per rot.(mm): 12,0
Scan End (cm): 38,6

Prime Organs Equivalent Dose Error
Lungs 29 mGy 2%
Stomach Wall 8,3 mGy 2%
Urinary Bladder Wall 33 uGy 20%
Breasts 25 mGy 2%
Liver 12 mGy 2%
Esophagus 19 mGy 2%
Thyroid 3,8 mGy 4%
Skin 5,8 mGy 2%
Bone Surface 17 mGy 2%
Red bone marrow 8,7 mGy 2%
Testes (Gonads) 4,6 uGy 70%
Ovaries (Gonads) 77 nGy 40%
LLI Wall (Colon) 55 uGy 10%

Remainder Organs  Equdalent Dose Error
Muscle 6,4 mGy 2%
Adrenals 20 mGy 3%
Brain 0,21 mGy 5%
Small Intestine 0,37 mGy 4%
ULI Wall 0,43 mGy 5%
Kidneys 2,6 mGy 3%
Pancreas 11 mGy 3%
Spleen 9,9 mGy 3%
Thymus 32 mGy 3%
Uterus 72 nGy 20%

Effect4e Dose (ICRP 60)

9,7mSv  +/-2%

Mode:
1992

CTDI (mGy/mAs): 0,4153

Spiral scanning

nCTDIw (Head) (WGy/mAs): 273,7  +/-1,8%
nCTDIw (Body) (UGy/mAs): 130,9  +/-1,9%
Other Organs Equivalent Dose Error
Pelvis 0,19 mGy 8%
Spine 31 mGy 2%
Skull Cranium 0,57 mGy 4%
Skull Facial 2,5 mGy 3%
Rib Cage 69 mGy 2%
Clavicles 41 mGy 2%
Eye Lenses 0,28 mGy 20%
Gall Bladder Wall 3,3 mGy 5%
Heart 30 mGy 2%
Marrow Doses Equivalent Dose Error
Pelvis 63 nGy 8%
Spine 11 mGy 2%
Skull Cranium+Facial 0,37 mGy 3%
Rib cage 24 mGy 2%
Clavicles 15 mGy 2%
Scapulae 23 mGy 2%
Upper Part of Legs 0,54 nGy 50%
Upper Part of Arms 23 mGy 2%
DLP (head phantom)1,4 Gy cm +/- 1%
DLP (body phantom)0,67 Gy cm +/- 1%

Figure 24 : Rapport détaillé des calculs de dose dans CT dose.

National Board of Health

National Institute of Radiation Hygiene

Denmark

Scanner:

Monte Carlo results from CT examinations

Scanner 1

Monte Carlo Dose Data der4ed from:

Examination
Examination 1.1
Examination 1.2

Model: PQ-2000
Picker PQ-2000

Eye Lenses
0,28 mGy
38 mGy

| 2

# vl & nlersihospitg
Temgt of FaETedesl Frpirvesiag

1992

Effective Dose (ICRP 60)

9,7 mSv
1,9 mSv

Figure 25 : Rapport résumé des calculs de dose dans CT dose.
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4. MISE EN EUVRE

Ce chapitre propose des fiches pratiques permettant de collecter les informations
nécessaires a 1’estimation des doses délivrées au cours des explorations radiologiques
(fiches 1, 2 et 3 : radiographie, fiches 4, 5 et 6 : mammographie, fiches 7, 8 et 9 :
scanographie).

Le contrdle de qualité de I’installation a été réalisé au préalable selon I'un des protocoles
nationaux ou européens [91-94].

Le matériel utilisé pour cette estimation et les précautions a prendre sont détaillées dans le
chapitre II.

Les fiches 1, 4 ou 7 regroupent les caractéristiques des appareils. Les fiches 2, 5 et 8
permettent de collecter les informations relatives a la mesure de la dose. Les fiches 3, 6 et
9 sont utiles pour évaluer les protocoles d’examen dans votre centre.
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FICHE 1 : CARACTERISTIQUES D'UN APPAREIL DE RADIOGRAPHIE

Dénomination au sein du service : Année d'installation :

Réf salle radio :

Caractéristiques de I'appareil :

Générateur Constructeur Modéle :

Tube RX Constructeur Modéle :

Préciser la forme de la H-Tension I:l Triphasé |:| H.F.

kVp minimal : | | kVp maximal : |

Matériau de I'anode : Tungsténe |:| autres |:|
Filtration totale® : |:| mm. Al |:| mm. Cu |:|
Taille nominale du foyer : [ ]peit [ ]Gros
Grille anti-diffusion [ ]oui [ Non

Caractéristiques : Rapport de grille oo

Récepteur d'image :

Ecran film Classe de sensibilité

Ecrans radioluminescents a mémoire :

Autre (a préciser) :

® Filtration totale (au moins 2,5 mm Al requis par la norme) = filtration inhérente + filtration additionnelle.
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FICHE 2 : CARACTERISTIQUES DOSIMETRIQUES D'UN APPAREIL DE
RADIOGRAPHIE DANS LES CONDITIONS DE REFERENCE

Date : Opérateur :

Réf salle radio :

1) Caractéristiques de I’électromeétre associé

ConStrucCteur: ......covvvveeeeeeeeeeeeeeennnnnn. MODELE oot

2) Caractéristiques du détecteur

Typededétecteur : ........coviiiiiiiiiiiiiiieene,

Constructeur: .......ccocveeeeeeeeeevcnnnnnenn. MODELE : ....cocovveieiiieiieenn,
Volume :

Nkyir = mGy/nC le / / avec 1’électromeétre associé.

3) CONDITIONS DE MESURE Foyer
Foyer utilisé

GF PF

Distance Foyer-Point de mesure = 75 cm

Taille du champ au niveau du point de mesure = 20 cm x 20 cm
Tension = 70 kV, Charge = 100 mAs Détecteur
Chambre placée dans ’air

75 ¢

20 cm x 20 cm
T(°C)= P (hPa) =

4/ MESURE DE Kair

Lecture 1 Lecture 2 Lecture 3 Moyenne Ktp x Nk Kair (mGy)

5/ Détermination de la CDA
Placer a mi-distance entre la source et le détecteur des plaques d'aluminium de différentes épaisseurs.

Mettre le plus petit champ qui permet de couvrir le détecteur. Mesurer le kerma dans 1'air pour chaque
¢épaisseur. Déterminer la valeur de la premicre couche de demi-atténuation.

Valeur de CDA obtenue a 70 kV: ...ooooeveeeiiiil. mm

6/ Détermination du rendement du tube & 75 cm

Rendement du tube : K,;/mAs = mGy/mAs a 70 kV et 100 mAs (........ kv, ...... mAS)
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FICHE 3 : RELEVE DE PARAMETRES POUR UN EXAMEN

RADIOGRAPHIQUE

ETABLISSEMENT :

Type d’installation :

Réf salle radio :

Date :

Opérateur :

Patient :

NO

Sexe Poids

kg

Age Taille

cm

Type d’examen :

Parametres techniques de I'examen :

Type d'incidence
(PA-AP-Profil D-Profil G, ...)
Position patient

(debout - allongg)

Taille du film (L x 1 cmx cm)
Tension (kV)

Taille du foyer (mm)
Charge/courant (mAs/mA)

Temps d'exposition (ms)

Distance Foyer/Film (cm)

Filtration additionnelle (mm)
Nombre d’expositions refaites/cause

si exposition refaite, indiquer cause : 1= film trop clair, 2 = film trop n

Produit kerma surface affiché*
(Gy.cmz)
Dose a I’entrée™* (mGy)

Exposition 1 Exposition 2

Exposition 3

oir, 3 = "bougé", 4 = mal centré, 5 = autres préciser

*s1 disponible au pupitre sur votre appareil
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FICHE 4 : CARACTERISTIQUES D'UN APPAREIL DE

MAMMOGRAPHIE

Dénomination au sein du service : Année d'installation :
Réf salle radio :
Caractéristiques de I'appareil :

Générateur Constructeur : Modéle :

Tube RX Constructeur : Modéle :
Préciser la forme de la Haute Tension Triphasé |:| H.F. |:|

kVp minimal : | | kVp maximal : |

Matériau de I'anode : Tungsténe I_—_I Molybdeéne : |:| Rhodium I:
Filtration additionnelle |:| um Mo |:| pm Rh |:| pum Al
Taille du foyer (en mm) |:| Petit |:| Gros

Grille anti-diffusion [ ]oui [ ]Non

Si oui, indiquer ses caractéristiques

Récepteur d'image :

Ecran film Classe de sensibilité

Ecran radioluminescent a8 mémoire :

Autre (a préciser) :
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FICHE 5 : CARACTERISTIQUES DOSIMETRIQUES D'UN MAMMOGRAPHE
DANS LES CONDITIONS DE REFERENCE

Date : Opérateur :

Réf salle radio :
1) Caractéristiques de I’électromeétre associé

CONSLIUCIEUT : wevvveeeeeeeeeeeeeeeeeeeeeveeees MOAELE oo

2) Caractéristiques de la chambre

Typededétecteur : ........coovviiiiiiiiiiiiiiane,

Constructeur @ .......cccceeeeeevuveeeeeennennn. Modele : ....coovvveeieieeeeenee.

Volume :

NKair = mGy/nC le / / avec 1’électromeétre associé.

3) CONDITIONS DE MESURE Foyer
Distance Foyer-Point de mesure : 2 45 mm du potter et

a 60 mm du bord externe du potter

Distance Foyer Film |, mm |

Cassette de 18 cm x 24 cm

Tension = 28 kV - Charge = 25 mAs

Anode : Mo/Filtration : Mo

étecteur

4/ Mesure du KASE

Lecture 1 Lecture 2 Lecture 3 Moyenne Ktp x NK KASE (mGy)

5/ Détermination de la CDA

Placer a mi-distance entre la source et le détecteur des plaques d'aluminium (pureté = 99,5 %) de
différentes épaisseurs. Mettre le plus petit champ qui permet de couvrir le détecteur. Mesurer le kerma
dans l'air pour chaque épaisseur. Déterminer la valeur de la premiére couche de demi-atténuation.

Valeur de CDA obtenue a 28 kV i, mm |

6/ Détermination du rendement du tube

Rendement du tube dans les conditions de référence : Kyi/mAs=................ mGy/mAs
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FICHE 6 : RELEVE DE PARAMETRES POUR UN EXAMEN DE
MAMMOGRAPHIE

ETABLISSEMENT :

Type d’installation :

Réf salle mammo :

Date : Opérateur :
Patient :
N°:

Sexe Poids kg

Age Taille cm
Type d’examen :
Parameétres techniques de I'examen :

Exposition 1 Exposition 2 Exposition 3

Type d'incidence
(cranio caudale, profil, MLO)

Tension (kV)

Charge/courant (mAs/mA)

Distance Foyer/Film (cm)

Epaisseur comprimée (cm)

Anode/Filtration

Nombre d’expositions refaites/cause

si exposition refaite indiquer cause (1= trop clair

, 2 =trop noir, 3 ="b

ougé",

4=autres préciser)

Dose a I’entrée™* (mGy)

Dose moyenne a la glande* (mGy)

*si disponible au pupitre sur votre appareil
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FiCHE 7 : CARACTERISTIQUES D'UN APPAREIL DE SCANOGRAPHIE

Constructeur: Modéle :

Dénomination au sein du service : Année d'installation :

Hautes tensions disponibles (KV) @ ...
Epaisseur de coupe disponibles (INM) & ......o.uiieiitiiiii e
Mono coupe |:| Multi coupe |:|

Nombre maximum simultané de coupes par tour de statif : ............cccccuenee.

2CTDIw a 120 kV et 10 mm de collimation (mGy/100 mAs)

téte [ ] corps [ ]

Existe t-il un systéme de réduction de la dose oui non
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FICHE 8 : CARACTERISTIQUES DOSIMETRIQUES D'UN SCANNER
DANS LES CONDITIONS DE REFERENCE

Date : Opérateur :

1) Caracteéristiques de I’électrométre associé

COnStruCteUr & evvveeeeeee e MOAELE & e

2) Caractéristiques de la chambre « crayon »

Constructeur @ .......cccceeeeeevuveeeeeennennn. Modele : ....ccoovvveeeeieeeeenee.

Volume :

longueur :

Nkyir = mGy/nC le / / avec 1’électromeétre associé.

3) CONDITIONS DE MESURE

Acquisition sur 360°.
Tension : 120 kV Charge : 100 mAs Largeur de collimation = 10 mm

4/ Mesure du ,CTDl,r (MGy/100 mAs)

Placer impérativement la chambre sur 1'axe du scanner en dehors de la table.

Lecture 1 Lecture 2 Lecture 3 Moyenne Ktp x Nk CTDIL;; (mGy)

5/ Mesure du ,CTDI,, (MGy/100 mAs)
Fantome corps de diamétre 32 cm et téte de diamétre 16 cm centré sur I’axe de rotation.

La chambre est placée dans le fantome. La coupe est centrée sur le milieu de la chambre. On effectue la
méme coupe pour la chambre en position centrale et en périphérie.

Fantome corps nCTDIy, corps FantOome téte 2CTDIy e
Position centre |........ - e = | L [overnnn V- =i
Position1  |........ [eeiinn. Jovornnnn S | [oeeenn. [oveeeanns e
Position2  [........ [overnnnn V- = | L [overnns V- =i
Position3  |........ [eeiinn. Jovornann S | [oeeenn. [oveeeanns e
Position4 ... [overnnnn V- = | L [overnnn V- =i
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FICHE 9 : RELEVE DE PARAMETRES POUR UN EXAMEN
SCANOGRAPHIQUE

ETABLISSEMENT :

Type d’installation : Réf Scanner :
Date : Opérateur :
Patient :
N°:
Sexe Poids kg
Age Taille cm

Type d’examen :

Parametres techniques de I'examen :

Topogramme Tension Courant Déplacement

kV) (mA) (mm)
Acquisition Séquence 1 Séquence 2 Séquence 3
Tension (kV)

Courant par rotation (mA)

Temps de rotation (s)

Largeur de collimation (mm)

Incrément table/rotation (mm)

Longueur du volume d'examen (cm)

Systéme de réduction de dose utilisé ?

CTDIy (mGy)*

CTDl, (mGy)*

PDL (mGy.cm)*

*s1 disponible au pupitre sur votre appareil
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ANNEXE

Tableau comparatif des doses efficaces pour les principaux examens de radiologie et de

médecine nucléaire.

RADIODIAGNOSTIC mSv MEDECINE NUCLEAIRE
scanner abdomen -20 - — ceeur 'T1
scanner thorax 10 < BFDG
lavement baryte S — cerveau "Tc HMPAO
urographie -5- — foie ™Tc HIDA
transit gastrointestinal - — ceeur ™Tc MIBI
) , L Irradiation 99m.
rachis lombaire 2 clichés — squelette " Tc phosphonate
naturelle
abdomen annuelle . 99
< reins ~"Tc MAG3
pelvis -1- — poumons ~"T¢ microsphéres
rachis dorsal 2 clichés — thyroide *™T¢ pertechnetate
. 99m
crane 2 clichés -0,5 - - “’?“S 123 TC. DMSA
— reins I hippuran
: « test de Schilling >’Co vit. B12
r _ 1 _ ]
thorax 2 cliches 0, — clairance *'Cr EDTA

d'apres Hanscheid et al. Kursus der Nuklearmedizin, http://www.uni-wuerzburg.de/kursus/Grundlagen.htm
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