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ESUME

Les développements récents en tomodensitométrie ont permis I'amélioration de la qualité des
examens courants mais surtout le développement de nouvelles applications, en particulier dans le
domaine cardiovasculaire. Les scanners cardiaques actuels permettent en une seule acquisition
volumique synchronisée a I'ECG avec injection intraveineuse, une étude bidimensionnelle et
tridimensionnelle des structures cardiaques pour différentes phases du cycle cardiaque.

Le présent travail a été réalisé autour d’un scanner de 320 barrettes « Aquilion One» de Toshiba qui
permet d’obtenir en une rotation de 0.35s un volume de 160 mm sur I'axe Z. L’étude est faite dans le
but de montrer I'importance de cette application dans la prise en charge globale de la maladie
coronaire ainsi que la maitrise des principes du scanner cardiaque. C'est un examen qui constitue un
bon alternatif a la coronarographie.

Plusieurs techniques permettent de réduire la dose d’irradiation. Dans notre travail, nous nous
sommes orientés vers I'étude de l'influence des parameétres d’acquisition comme le temps, la charge,
le nombre de battements par minute du coeur et la longueur d’acquisition sur la dose pour un
nombre de patients de sexe et d’age différents. Les résultats obtenus confirment que la dose est
influencée par les paramétres d’acquisition. Une stratégie de réduction de dose a été tentée sur des
patients spécifiques en modifiant la tension d’acquisition.

Une optimisation de la dose au patient passe obligatoirement par une adaptation des protocoles
d’acquisition a la morphologie du patient et a la région a explorer. Cette optimisation peut
facilement étre mise en ceuvre et utilisée conjointement avec des logiciels de réduction de la dose.

BSTRACT

Recent developments in CT have improved the quality of routine examinations and the development
of new applications, particularly in the cardiovascular field. Current scanners allow scanning the
heart in a single rotation synchronized with ECG and intravenous injection in two and three
dimensional visualisation.

This work was carried out around a 320 slices scanner “Toshiba Aquilion One”, which provides a
rotation of 0.35 s in a volume of 160 mm on the Z axis. The aim of the study is to show the
importance of this application in the management of coronary artery disease and to understand the
principles of cardiac CT.

Several techniques can reduce patient dose. Our study is primarily oriented to study the influence of
acquisition parameters such as time, charge, number of heart beats per minute and the scan length
acquisition on patient dose. A sample of population of different age and sex has been selected. A
strategy of dose reduction was attempted on specific patients by changing the voltage of the tube.
To optimize patient dose, clinical protocols must be tailored to the patient morphology. This
optimization can be easily implemented and be used with other software dose reduction.
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NTRODUCTION

La tomographie par rayons X assistée par ordinateur (encore appelé tomodensitométrie,
scanographie, TDM ou CT) fut développée par G.M. Hounsfield et la premiere machine
(scanner) utilisable sur site clinique fut installée en 1971 a Londres. Elle ne permettait
d'examiner que la téte, et I'exploration du "corps entier" fut possible a partir de 1974
[Lisbona, 2002]. La mise au point de la scanographie a été saluée comme la découverte la
plus importante en radiologie depuis celle des rayons X par W.C. Roentgen en 1895. Elle a

valu a A.M. Cormak et G.M. Hounsfield le prix Nobel de Médecine en 1979 [Friedland, 1996].

La tomodensitométrie est basée sur la détection d'un faisceau de rayons X tournant autour
du patient. Cependant, a I'opposé de la radiologie classique ou le faisceau transmis est
détecté et visualisé a l'aide d'un film ou d'un amplificateur de luminance, il est détecté
électroniquement puis numérisé. L'image est ensuite reconstruite a I'aide d'un calculateur et
visualisée. L'acquisition de plusieurs coupes adjacentes conduit a l'information
tridimensionnelle.

Depuis son apparition, la tomodensitométrie a connu un succés croissant. Aussi, compte
tenu des niveaux de doses relativement élevés délivrés par ces examens, cette technique
d'imagerie représente a ce jour la principale source d'exposition de la population dans le

domaine du radiodiagnostic [Shrimpton, 1993].

Le scanner cardiague est une autre nouvelle technique d’imagerie cardiaque qui repose sur
la synchronisation des données tomodensitométriques a I'électrocardiogramme pour
évaluer la structure du coeur et des gros vaisseaux autour du ceeur, ainsi que pour visualiser
les arteres coronaires. |l permet de reconstruire les images cardiaques aux différentes
phases du cycle cardiaque. La meilleure phase pour les artéres coronaires est la diastole
entre 70% et 80% du cycle. En effet c’est la phase de I'immobilité compléete des structures

cardiaques et du meilleur remplissage des coronaires.

[1]



Cet examen, non invasif, va étudier précisément, en plusieurs incidences, les artéres
coronaires et rechercher des sténoses. Si les artéres sont normales, I'examen est rassurant. |l
permet ainsi d'éviter la réalisation d'une coronarographie. Cet examen peut aussi &tre utile
dans la surveillance de la pose de stent pour vérifier qu'ils sont toujours perméables et qu'ils
ne se sont pas rétrécis.

Apres acquisition, un traitement informatique permet la visualisation des artéres coronaires.
Le contenu en calcium de I'artére peut étre évalué (score calcique). Si le score est trop
important, I'image sous-jacente se dégrade, rendant difficile I'analyse de I'artére coronaire.
Le volume ventriculaire peut étre évalué en systole et en diastole, permettant de calculer la
fraction d'éjection, indice important témoin de la qualité du muscle cardiaque. Enfin, les

autres structures thoraciques peuvent étre également analysées.

L’objectif de cette étude est la maitrise des principes techniques du scanner cardiaque et de
voir I'intérét de cette application dans la prise en charge globale de la maladie coronaire. Le
travail a été réalisé autour d’un scanner de nouvelle génération “Aquilion One” de Toshiba.
Ce nouveau type de scanner bénéfice d’un large systeme de détection (160 mm) capable
d’obtenir I'information en une seule rotation de 0.35s dans I’axe Z (320 * 0.5 mm).

Le travail s’est essentiellement orienté vers I'étude de linfluence des paramétres
d’acquisition sur la dose regue par le patient lors d’'un examen tomodensitométrique
cardiaque. Il s’agit du temps d’acquisition, la charge utilisée du tube, le nombre de
battements par minute du coeur et la longueur d’acquisition. Une stratégie de réduction de

la dose a été aussi tentée sur des patients spécifiques en modifiant la tension d’acquisition.

Le manuscrit est subdivisé en quatre chapitres. Le chapitre | est consacré au principe
physique de la tomodensitométrie en décrivant les différentes évolutions du scanner ainsi
que la description de la chaine radiologique et enfin le principe de la tomodensitométrie
cardiaque en détaillant les différents modes d’acquisition et les différentes applications.
Dans le chapitre, Il nous présentons les quantités dosimétriques utilisées en scanographie,
ainsi que la détermination de l'indicateur de risque utilisé en radioprotection. Le matériel et
les méthodes utilisés pour la réalisation de ce travail sont détaillés dans le chapitres Ill. Le
chapitre IV regroupe les résultats du travail mené au cours de cette étude relatif a I'influence
des parameétres d’acquisition sur la dose au patient en proposant une stratégie de réduction

de la dose. Une conclusion générale terminera ce travail.
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Chapitre I

RINCIPE DE LA TOMODENSITOMETRIE CARDIAQUE

.1 Introduction

Dans ce chapitre, nous allons mettre en évidence les concepts de la tomodensitométrie (ou
scanographie, TDM, CT) qui reposent principalement sur un principe mathématique, qui est
le théoreme de Radon, ainsi que I'évolution du tomodensitométre a travers les différentes
générations. Nous allons aussi décrire les différents constituants d’un scanner. Le principe du
scanner cardiaque sera aussi introduit dans ce chapitre. Les différents modes de

synchronisation cardiaque seront aussi détaillés.

.2 Concepts de base de la tomodensitométrie

La tomodensitométrie repose sur le théoréme de RADON [Radon, 1989], qui décrit la
possibilité de reconstruire la géométrie bidimensionnelle d’'un objet & partir d’une série de
projections mesurées dans toutes les directions. Le principe est simple, Le scanner qui est
appelé aussi tomodensitométrie nécessite un émetteur de rayons X qui est le tube a RX,
dont le faisceau se propage selon un axe et un détecteur électronique qui mesure l'intensité
du faisceau émise par le tube a RX [Natterer, 1986]. Ensuite, il balaye point par point la
partie a explorer en effectuant une rotation compléte de 360°, degré par degré (figure 1.1).
Une partie de rayons incidents sont absorbés par les tissus traversés.

Le détecteur tourne en méme temps que le tube a RX. Pendant ce temps, les rayons
incidents et émergents mesurés sont comparés au rayonnement primaire et transformés en

signaux électriques qui a leurs tours sont convertis en informations numériques.
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Systeme de mesure

- Systemede  Systemede
Tube émetteur reconstruction visualisation
de rayons X de limage de limage
AV
Image / Ecran

Détecteur de ravons X
inciderts Détecteur de rayons X
émergents

Ordinateur

Figure 1.1 : Schéma de base d’une irradiation scanographique

C’est une modalité d’imagerie qui peut explorer tout le corps humain : douleur du dos, du
genou, de I'abdomen, du thorax, du bassin... Tous ceux-ci peuvent conduire a effectuer un
scanner qui permet de diagnostiquer certaines pathologies, de surveiller I'évolution des
tumeurs au cours d’un traitement. Il permet aussi de diagnostiquer des anomalies qui

n’étaient pas visible sur des radiographies standard.

1.3 Les différentes générations du scanner
Depuis le premier prototype créé en 1971, les scanners ont vus de nombreuses innovations
technologique, avec la méme préoccupation : obtenir de meilleurs images avec des durés

d’acquisition les plus courtes possibles.

1.3.1 Premiéres et deuxiemes générations

La premiére génération de scanner utilisait une géométrie de faisceau paralléle (paralléle
beam) [Hsieh, 2003]. Le tube était couplé a un seul détecteur effectuant un mouvement de
translation rectiligne le long de la structure étudiée puis d’une rotation d’un degré. Au cours
de chaque translation, plusieurs centaines de mesures sont effectués pour réaliser le profil
de section dans I'incidence considérée (figure 1.2). Ce mouvement est répété plusieurs fois
engendrant ainsi un temps de coupe important. Une fois la rotation compléte effectuée, la

table avance d’un incrément choisi et I'acquisition d’'une nouvelle coupe peut avoir lieu.
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La deuxieme génération repose toujours sur le méme principe de translation-rotation, et sur
une géométrie du faisceau différente, dite en éventail avec un angle d’ouverture est de 10 a
20°. (figure 1.3). Le tube a RX est couplé a une barrette de 7 a 60 détecteurs dans le plan de
rotation du tube. Le nombre de détecteurs est alors augmenté et la géométrie du faisceau

est modifiée [Hsieh, 2003],

Figure 1.2 : Principe de fonctionnement Figure 1.3 : Principe de fonctionnement
d’un scanner de la premiére génération d’un scanner de la deuxiéme génération

1.3.2 La troisiéme génération

Elle repose aussi sur la géométrie du faisceau en éventail. Cette génération élimine le
mouvement de translation complétement et garde le systéme rotatif pur qui permet
d’augmenter la rapidité d’acquisition. En utilisant une rangée de détecteurs déployés en arc
de cercle et un angle d’ouverture du faisceau de rayons X suffisamment large pour couvrir la
totalité de la section d’intérét (figure 1.4). Aprés une rotation compléte de I'ensemble tube-
détecteur autour du patient (pour une position Z donnée de table), la table avance d’un
incrément et une nouvelle rotation du systéme tube-détecteur peut avoir lieu. En
suppriment |'étape de translation, la résolution temporelle a été améliorée. La quasi-totalité
des appareils actuellement utilisé en service est donc du type 3eme génération.

1.3.3 La quatriéme génération

Les détecteurs sont fixes en couronne autour de I'objet, seule la source a rayons X décrit un
mouvement de rotation sur un cercle inscrit dans la couronne de détecteurs. Elle est plus
prés de l'objet que les détecteurs (figure 1.5). Cette génération est aussi appelée scanner a

géométrie courte, car I'ouverture du faisceau est beaucoup plus importante pour couvrir
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tout 'objet examiné. Du fait que le tube est plus prés de I'objet a étudier, la résolution

spatiale est relativement dégradée.

Rotation tube
et détecteurs

Figure 1.4 : GEométrie d’un scanner de la
troisieme génération

1.3.4 Le scanner hélicoidal

4éme GENERATION
Rotation du tube seul g P BT g
o e b o &

&

Figure 1.5 : Géométrie d'un scanner de la
guatrieme génération

En 1989, le scanner apparait avec une nouvelle technique qui a été développée pour les

études des régions soumises au mouvement respiratoire ou cardiaque : il s’agit du scanner

hélicoidal, qui repose sur la géométrie en éventail (fan beam) [Guerra, 2007].

g - theX-Yplane

Patient translation
alang the Z-axis

e

3 Gantry rotation within

Figurel.6 : Principe du mode hélicoidal : déplacement simultané de la table
avec I'ensemble tube-détecteur décrivant une hélice autour du patient
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Le scanner hélicoidal est caractérisé par une rotation continue du couple tube-détecteur
pendant que la table se déplace durant I'acquisition. Le tube réalise ainsi un déplacement en
hélice, décrivant un cylindre.

Avec toutes ces innovations, le scanner a gardé la méme chaine radiographique, avec une

amélioration au niveau du principe du fonctionnement.

1.4 La chaine radiologique

1.4.1 Tube a rayons X

Le tube a rayons X est relié a un générateur qui délivre une haute tension continue (80-140
kV) pour alimenter le tube a rayons X. Afin d’assurer une protection thermique, électrique et
mécanique, le tube doit étre entouré de plusieurs enveloppes de protection. Il est constitué

d’une cathode (source) et d’'une anode (cible).

NCR W
Chauffage /

Filament = ? /+ Anode

Electrons

HI+

Gaine

Schéma d'un tube & rayons X. HT: haute tension d ‘accélération. RX:
Rayons X enis par I anode.

Figure 1.7 : Schéma d’un tube a rayons X émis par I'anode

Un filament chauffé aide les électrons a s’échapper, les électrons produits sont accélérés par
une différence de potentiel entre la cathode et I'anode délivrée par le générateur. La surface
de I'anode est oblique par rapport a la direction du faisceau d’électrons pour permettre au
RX de sortir du tube. Les tubes doivent étre extrémement performant pour supporter les

contraintes mécanique de la force centrifuge des statifs de derniere génération.

1.4.2 Collimation et filtration

La filtration et la collimation permettent la mise en forme du faisceau de RX :
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e La filtration est obtenue par une lame métallique de faible épaisseur. Cette filtration sert
a réduire l'irradiation et éliminer autant que possible les rayonnements basses énergies,
qui irradient le patient mais ne participe pas a la formation de I'image car ils sont

totalement absorbés par le corps.

e Les collimateurs permettent de réduire la dose délivrée au patient et améliorer la qualité
de I'image. Il existe deux types de collimations :

V' Collimateur primaire qui est placé entre le tube 3 RX et le patient [Hsieh, 2003],
permet de calibrer le faisceau en fonction de coupe désirée et limiter I'irradiation
inutile.

V' Collimateur secondaire qui est placé avant le détecteur qui doit &tre parfaitement
aligné avec le foyer et la collimation primaire. Il limite le rayonnement diffusé par le

patient.

X-ray Tube

__ Tube Collimator

Collimated Slice

| Detector Collimator

___1-Row-Detector

Figure 1.8 : Collimation primaire et secondaire

1.4.3 Détection
Le détecteur consiste a transformer les photons regus par le patient en signal électrique
affiché aprés traitement en image. Il existe plusieurs types de détecteurs, mais actuellement

tous les scanners sont équipés de détecteurs solides, ils sont parfois nommés
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incorrectement semi-conducteur. Les photons X sont absorbés par un scintillateur
(céramique) et convertis en photons lumineux, eux mémes convertis en signal électrique par
une photodiode. Leur efficacité est excellente. Ils offrent des temps de réponse rapides et
une faible rémanence.

Rayons X

Scintillateur
| —

| Rayons lumineux

<3 < Photodiode

» Signal électrique

Figure 1.9 : Schéma de principe du détecteur solide

.5 Principe physique
En scanographie, I'émetteur de rayons X effectue une rotation autour du patient, I'intensité

I, du faisceau incident est mesurée en sortie du tube. L'intensité | ayant traversée le patient

est aussi mesurée par les détecteurs placés apres le patient (figure 1.10).

Faisceau Rx

I:I Détecteur

Signal électrique :
proportionnel a l'ntensité |
du faisceau Rx :

Figure 1.10 : Principe d’atténuation du faisceau RX a la traversée du patient
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La formule de Beer Lambert d’absorption des RX (équation 1.1) dans la matiére nous permet
de déterminer le coefficient d’atténuation qui permet de caractériser le milieu [Kalender,

2005].

| = Io e_“d (1'1)

Le coefficient d’atténuation est une grandeur de base en scanographie, 'atténuation du
faisceau de photon incident résulte de I'absorption des photons par un atome et le transfert
de leur énergie a I'un des électrons du systéme atomique qui sera excité ou ionisé si
I'énergie est suffisante: c’est I'effet photo-électrique (figure 1.11a). lls peuvent aussi &tre
diffusés élastiquement par les atomes du milieu ou bien perdre de I'énergie dans une

collision avec les électrons de la matiere sans étre absorbés (effet Compton) (figure 1.11b).

e E
hv h
)
%
hv
Figure (1.11a) : Effet photoélectrique Figure (1.11b) : Effet Compton

Le cas le plus simple, est de mesurer I'atténuation d’un faisceau monochromatique ayant
traversé un objet homogéne. Quand I'épaisseur a traverser augmente, I'intensité du faisceau

diminue de maniéere exponentielle.
| = IO e_”d

Ln (I /1) =pd (1.2)
= p= 1/dIn (/1)
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Iy: Intensité du faisceau incident,
| :Intensité du faisceau apres traversé de I'objet étudié,
d :Epaisseur de I'objet a explorer,

i : Coefficient d’atténuation linéique de I'objet homogéne.

Dans le cas d’un faisceau ayant traversé un objet inhomogéne, le coefficient d’atténuation

dépend de I'atténuation de chaque rayon du faisceau.

=1, e~ (1yd1+pyda+ppdn) e = Ioe—fu(x)dx (1.3)

L'image de la coupe d’un objet irradié par un faisceau de RX est reconstituée a partir d’un
grand nombre de mesures du coefficient d’atténuation effectué selon diverses incidences. La
matrice de scanographie récente varie entre 512*512 pixels, Ce qui présente un grand

nombre de mesures et une bonne définition de I'image scanographique.

1.6 La réalisation d’une chaine de scanographie

1.6.1 Le systéme de mesure

Une source de RX émet un faisceau, l'intensité du faisceau atténué par l'objet est
enregistrée par un détecteur qui est placé a I'opposé de la source. L'ensemble tube-
détecteur est déplacé linéairement et l'intensité est mesurée en chaque point. Le résultat
d’une telle translation est un profil d’intensité qui est converti en profil d’atténuation. Ce

profil d’atténuation est appelé projection (figure 1.12).

Tube 4 R

Dlaz de 3 : L1 . de matiere
proje ctiox

Figure 1.12 : Profil d’atténuation
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L’ensemble de ces projections est ensuite transféré au systéme de calcul. Pour obtenir une
image de bonne qualité en se basant sur le théoréme de Radon. Un nombre trés important
de profils d’atténuation doit étre mesuré dans toutes les directions [Guerra, 2007].

1.6.2 Le systéme de traitement du signal

Le rayonnement recgu par les détecteurs est converti en courant électrique en aboutissant a
un signal qui va étre amplifié et numérisé. La numérisation consiste a transformer le signal
en données chiffrées qu’un ordinateur peut classer, stocker dans une matrice de

reconstruction et traiter ensuite. On effectue pour cela deux opérations:

1. Une rétroprojection: consiste a projeter les valeurs numériques obtenues sur le plan
image, en leur attribuant des coordonnées spatiales correspondantes a celle qu’elle
avait dans le plan de coupe examiné.

2. Le filtrage: améliore la qualité de I'image de I'objet reconstruit, pour le rapprocher du
model initial.

Ces opérations mathématiques ne peuvent étre obtenues que par des ordinateurs. La
reconstruction s’effectue par un calcul matriciel c’est la.méthode de transformée de Radon

et Fourier.

1.6.3 Le systeme de visualisation

La matrice est un tableau composé de n lignes et n colonnes définissant un nombre de
carrés élémentaires ou pixels. Les matrices actuelles sont le plus souvent en 5122 pixels. A
chaque pixel de la matrice de reconstruction correspond une valeur d’atténuation ou de
densité (figure 1.13), et chaque pixel est représenté sur 'image par une certaine valeur dans

I’échelle des gris [Kalender, 2005].

-+
'
]
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Figure 1.13 : Cartographie d’atténuation a 3 Dimensions
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Les variations de densité enregistrées par I'appareil sont comprises entre -1000 (air) et
+1000 (os) Unités Hounsfield (figure 1.14), le 0 étant la densité de I’eau. Il est nécessaire
d’adapter I'image a la région a explorer de maniére a exploiter au maximum les informations
enregistrées. L'image est caractérisée par deux paramétres : La largeur de la fenétre d’étude
des densités et le niveau de la fenétre qui doit étre voisin de la valeur de densité moyenne

des organes que |'on veut étudier.

. Langeus
Echete fondtro
Hounsfield 350 UH

O3 « 1000 UH

Lthase + 1004 ¢ 700

Tissus mous « 35UH |/

Eau 0 UH S

35 Tissu mou
12 Sang
Graisse - 150U 0 Eau
Air - 1000 UH C 8- 100 Gralsse
140 UH

M

e — 1200 UH r.—‘

L1000 UHT |

0 UH
Al
1000 UH :L

& - 700

l- 1200 UH u

o UH -3

150U

Fenalre "oe”
+ 400 UH

Figure 1.14 : Echelle Hounsfield et choix de la largeur de la fenétre de visualisation

1.6.4 Le systéeme d’enregistrement de données
Permet de ressortir a tout moment I'ensemble des données de I'examen par I'impression
des films radiologiques, de dimensions variable, sur lesquels on peut enregistrer une ou

plusieurs vues.
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1.7 Le scanner dans les explorations cardiaques

Le cceur est un organe mobile dont la fréquence cardiaque est de 60 a 80 battements /min.
Chacun de ses battements entraine une séquence d’événements, se fait en deux étapes
majeures. La systole, qui est la phase d’éjection du sang par les oreillettes et les ventricules
vers le systéme circulatoire. La diastole est la phase de relaxation de toutes les parties du
cceur, permettant le remplissage des ventricules par les oreillettes (figure 1.15). Le coeur

passe un tiers du temps en systole et deux tiers en diastole (figure 1.16).

Aorte | |
Oreillette

droite i /T\ |

- Oreillete f b

gauche ¢y

. e iy A desto
Ventricule Venticular diastle Venfcularsystole Venticular dasloe
droit gauche T s B

Figure 1.15 : Anatomie du coeur Figure 1.16 : Electrocardiogramme montrant

une diastole et une systole lors d’une
révolution cardiaque

Le scanner cardiaque, est une nouvelle technique d’imagerie pour évaluer la structure du
ceceur et des gros vaisseaux autour du cceur, ainsi que la visualisation des artéres coronaires.

Les premiers scanners n’étaient pas adaptés a I'exploration cardiaque, I'acquisition d’une
simple coupe nécessitait plusieurs secondes ce qui est impraticable pour un organe mobile.
Ceci est devenu possible avec l'apparition des scanners dits «multi barrettes», qui

permettent I'acquisition simultanée de plusieurs plans de coupe.

Ces appareils ultra modernes permettent la prise d’image du coeur comme ¢'il était figé
(phase diastolique), et de reconstruire en 3 dimensions les vaisseaux sanguins et
particulierement les artéres coronaires. |l est nécessaire de disposer d’un scanner

permettant d’obtenir une résolution spatiale élevée, une résolution temporelle adaptée au
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rythme cardiaque du patient, avec des techniques d’acquisition et de reconstruction des
données permettant de réduire la dose tout en optimisant la qualité image.
L’électrocardiogramme (ECG) est un appareil qui doit &tre couplé avec le scanner cardiaque,
il permet de visualiser sur papier les ondes électriques qui parcourent le cceur (oreillettes et
ventricules) et de vérifier si I'influx électrique est synchronisé. Le battement cardiaque

normal se caractérise par le tracé suivant (figure 1.17) :

(a) (b)

Figure 1.17 : Electrocardiogramme (ECG) : (a) normal, (b) anormal

e Onde P: Correspond a I'activation des oreillettes,
e Complexe QRS: Correspond a 'activation des ventricules,

e OndeT: Correspond a la repolarisation.

I.7.1 Les explorations cardiaques

Est une technique d’imagerie non invasive, qui utilise des rayons X, cet examen est réalisée
par un scanner multi-barrettes, au minimum 64 barrettes, une centaine de coupes
scanographiques sera réalisée durant quelques secondes. L'irradiation réalisée peut étre de
'ordre de 15mSv, ce qui est relativement significatif. Les scanners cardiaques les plus
récents de 320 et 640 barrettes (coupes) peuvent délivrer des doses de 'ordre de 1 & 3 mSv.
Durant I"acquisition, ce scanner va se synchroniser avec I'électrocardiogramme (ECG) dans le

but de calculer I'activité électrique du cceur qui varie en fonction de sa taille, de I'épaisseur
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de ses parois et de son rythme. Afin de permettre une acquisition d’images de bonne
qualité, le rythme cardiaque ne doit pas étre trop rapide. Pour cela le médecin devra
administrer des médicaments de la classe de bétabloquants de courte durée d’action
permettant de ralentir le coeur au moment de I'acquisition des images. La réalisation du
scanner peut nécessiter l'injection d’un produit de contraste & base de liode pour

augmenter le contraste de certains organes afin de mieux visualiser.

1.7.1.1 Scanner des artéres coronaires (coro-CTA)

A pour but de fournir une cartographie des artéres irrigant le muscle cardiaque et de
visualiser les arteres coronaires et de détecter si une ou plusieurs artéres sont sténoses, qui
peuvent nécessiter la réalisation complémentaire d’'une coronarographie. L'examen est
généralement réalisé avec injection de produit de contraste iodé, 'acquisition des images se
fait avec des appareils récents au cours d’une courte apnée, d’une dizaines de secondes.
Avec |'appareillage actuel, la résolution spatiale est de I'ordre de 600um avec les scanners de
16 barrettes et de 400um avec les appareils munis de 64 détecteurs. La résolution
temporelle tend également a s’améliorer avec les appareils de nouvelle génération, passant
de 210ms avec les 16 barrettes a 175ms et 83ms. La qualité du scanner des artéres

coronaires dépend également de la collaboration du patient puisque la technique est

sensible au mouvement, et que le patient doit tenir sa respiration pendant au minimum 20s.

1.7.1.2 Calcul du score de calcium (score calcique)

Plusieurs études sur scanner ont montré que la quantification des calcifications
coronarienne est un facteur prédictif de l'infarctus chez les patients ayant des douleurs
thoraciques. Cette quantification est utile dans le suivi des traitements anti-lipidémies. Cette
mesure est actuellement réalisable grace a la synchronisation cardiaque a 'ECG. Le calcul du
score de calcium peut visualiser les calcifications des artéres coronaires et déterminer le
score calcique qui est proportionnel a la quantité de plaques calcifiées présentes sur les
arteres coronaires. Plus ce score est important plus est censé étre important le risque de
survenue d’une pathologie coronarienne conduisant a un décés. Le score calcique réalisé

sans injection d’iode, est peu irradiant.
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1.7.2 Les différents modes du scanner cardiaque

1.7.2.1 Mode rétrospectif

Cette technique de synchronisation rétrospective a été la premiére utilisée. En
synchronisation rétrospective a I'ECG, I'émission des rayons X ainsi que I'acquisition se font
de facon continue durant la totalité de chaque cycle cardiaque ‘systole’ et ‘diastole’ lors du
déplacement continu de la table d’examen (figure 1.18), il s’agit donc d’une acquisition
hélicoidale. Mais I'information n’est extraite que de la phase pendant laquelle le coeur est
immobile, c’est la phase diastolique. Environ 80% de lirradiation émise n’est pas utilisée
pour créer I'image finale, I'irradiation utile qui est délivrée pendant la diastole ne représente
que 20% de l'irradiation totale.

La synchronisation cardiaque rétrospective a I'avantage d’obtenir de coupes fines
chevauchées et donc la reconstruction d’image dans différents plans de I'espace. Elle offre
également des données suffisantes a des moments différents du cycle cardiaque afin
d’analyser la dynamique des structures cardiovasculaire au cours du cycle cardiaque. Cette
méthode est moins sensible aux variations de fréquence cardiaque en cours d’examen

puisque l'irradiation est en mode continue.

Figure 1.18 : Acquisition avec synchronisation rétrospective

1.7.2.2 Mode prospectif
C'est un nouveau mode d’acquisition. Le principe est simple: les RX ne sont lancés que sur
une phase du cycle au préalable déterminée par 'operateur pendant laquelle le coeur est

supposé étre immobile, c’est la phase diastolique (figure 1.19).
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Figure 1.19: Acquisition avec synchronisation prospective

La source de rayons X est activée puis désactivée au cours du cycle cardiaque. L’obtention
des images est immédiate. Les images acquises correspondant d’emblée a une fraction
déterminée du cycle cardiaque. La synchronisation cardiaque prospective est donc sensible
aux variations rapides de rythme cardiaque. D’autre part, la sélection de la période du cycle
cardiaque pendant laquelle se fait I'acquisition tomodensitométrique est prédéterminée
avant I'acquisition par I'operateur. On ne dispose donc que d’image acquise pendant un seul
moment du cycle cardiaque, qui peut étre optimal pour certaines structures cardiovasculaire
mais pas pour d’autres. D’autre part, la synchronisation prospective a 'ECG est associée a
une réduction de la dose de radiation de 'ordre de 80% par rapport a la synchronisation
rétrospective (figure 1.20). Si le scanner cardiaqgue démontre I'absence de Iésions
significative sur les artéres coronaires, cela permet d’éviter la coronarographie qui est un

examen invasif.

Figure 1.20 : Synchronisation prospective avec réduction de la dose
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Chapitre 11

UANTITES DOSIMETRIQUES SPECIFIQUES

1.1 Introduction

Dans ce chapitre, nous allons déterminer d’abord d’'une maniére générale les concepts de
base de la dosimétrie (dose absorbée, dose équivalente et dose efficace). Par la suite, nous
donnerons les différentes grandeurs dosimétriques spécifiques a la tomodensitométrie pour
la quantification la dose délivrée au cours d’un examen en TDM tel que l'indice de dose de
scanographie pondéré, l'indice de dose volumique et le produit dose longueur qui permet

d’évaluer le détriment radiologique causé par I'examen par le calcul de la dose efficace.

1.2 Grandeurs dosimétriques

Un faisceau de particules traverse la matiére, aboutit a un dépdt d’énergie dans cette
matiere, qui sera mesuré et calculé, on parle de la dose. La mesure et le calcul des doses de
rayonnement sont appelés dosimétrie, qui est la détermination quantitative de la dose
absorbée par un organisme ou un objet, elle consiste a mesurer ou a estimer des doses de
rayonnement, afin de prévoir les effets des traitements, de mesurer I'énergie déposée dans
les tissus lorsque les rayonnements ionisants sont utilisés a des fins diagnostiques et de

définir des normes de protection vis-a-vis de ces rayonnements (radioprotection).

11.2.1 Dose absorbée

La dose absorbée est un concept fondamental, purement physique pour mesurer I'énergie
d’un rayonnement ionisant déposée par unité de masse aprés traversé un objet (organe)
[Aubert, 2005]. Son intérét est de quantifier I'énergie déposée dans un tissu biologique pour
prévoir les effets déterministes ou stochastiques d’une irradiation. L'unité de la dose dans le
systéeme international est le Gray (Gy). Elle correspond & une énergie déposée d’un joule

dans un Kilogramme de matiére (j/Kg). Elle est exprimée par I'équation suivante :
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(2.1)

11.2.Dose équivalente

C'est la dose moyenne absorbée rapportée a I'ensemble du volume de I'organe considérée.
Un facteur de pondération radiologique (wg) est utilisé, qui tient compte du type de
rayonnement (alpha, béta, gamma, X, neutron). Le tableau (2.1) donne les différents
facteurs de pondération selon la nature du rayonnement utilisé. Ceci permet de mettre en
équivalence les différents types de rayonnements et leur efficacité biologique respective
[CIPR103, 2009]. Les doses absorbées (Dr) sont multipliées par ce facteur de pondération
radiologique respective pour donner la dose équivalente Hy (équation 2.2). L'unité de dose

équivalente est le Sievert (Sv).
Hp = ZR Wg Dg (2.2)

Tableau 2.1 : Les facteurs de pondérations des rayonnements

Electron 1
I — VPrgicvm e ,V.,ﬁ,,.ﬁmwwws IR—
Neutron 5320 1
Particulecc = z

Les doses absorbées ayant une valeur identique, n’ont pas nécessairement les mémes effets
biologiques. Par exemple, 1Gy de rayonnement « est plus nocif pour les tissus que 1 Gy de

rayonnement 3.

11.2.3 Dose efficace

La dose efficace est le meilleur indicateur de I'examen, car il prend en compte le type de
rayonnement utilisé et la radiosensibilité de I'organe par rapport au rayonnement (W+). A
partir de la dose équivalente (H;) et des facteurs de pondération des organes (tableau (2.2)),

on peut calculer la dose efficace (équation 2.3). L’'unité utilisée pour exprimer la dose
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efficace est également le Sievert (Sv). La dose efficace est une grandeur utilisée en
radioprotection, qui permet d’évaluer le risque d’apparition d’effets stochastique chez

I’homme et ne se mesure pas, mais se calcule.

E =YrWrHy (2.3)

Tableau 2.2 : Facteurs de pondération des organes et des tissus [CIPR103, 2009]

Gonades 0,20 0,08
Moelle osseuse rouge 0,12 0,12
Célon 0,12 0.12
Poumon 0,12 0:12
Estomac 0,12 0:12
Sein . 2005 0,12
Foie 0,05 0,04
(Esophage 0,05 0,04
Thyroide 0,05 0,04
Peau 0,01 0,01
Surface des os 0,01 0,01
Glandes salivaires - 0,01
Cerveau - 0,01
Yw, 1,00 1,00

I1.3 Grandeurs dosimétriques en scanographie

En scanographie, une des grandeurs spécifiques utilisées est I'index de dose CTDI (Computed
Tomography Dose Index) [Shope, 1981], qui traduit la dose délivrée par coupe (figure 2.1).
Dans le cas d’un scanner hélicoidal, la machine mesure le CTDI au volume, ce qui permet de
fournir le produit dose longueur (PDL), correspondant a la dose délivrée pour l'irradiation

d’une longueur donnée, exprimé en mGy.cm.

11.3.1 Indice de dose de scanographie (CTDI)
Le CTDI est un indice de dose, qui correspond a l'intégral du profil de dose de la coupe, sur
une longueur définie calculé le long de I'axe (Z) pour une coupe unique, divisée par

I'épaisseur de la coupe (équation 2.4). Le CTDI est un indicateur de dose par unité de coupe
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qui permet de comparer les doses délivrées par les protocoles d’imagerie et est utilisable
comme outil d’optimisation. La valeur de cet indice conditionne a la fois les effets
déterministes et stochastiques dus a l'irradiation, mais il ne permet pas de quantifier le
risque individuel, car il ne tient pas compte de la sensibilité des tissus au rayonnement. Le

CTDI est exprimé en m Gy.
CToi=2 [~ D(2)dz (2.4)

T : représente I'épaisseur de coupe,

D(z) : distribution de la dose suivant I'axe longitudinal Z paralléle & I'axe de rotation.

11.3.2 Indice de dose de scanographie sur 100mm (CTDI ;)

La commission européenne recommande d’effectuer l'intégration sur une longueur fixe de
100mm pour toutes les mesures, le choix de cette longueur de référence correspond a la
longueur d’une chambre crayon (figure 2.1). L'indice de dose est le rapport du profil de dose
par I'épaisseur de la coupe d’irradiation (figure 2.2). C'est un index d’exposition quantifiant
la dose délivrée en fonction des paramétres de la coupe dans un fantdme en PMMA (figure
2.3a). Ce fantdome peut avoir différentes dimensions afin de simuler la variation de tailles

entre les patients (figure 2.3b). L’équation 2.5 donne I'expression du CTDl;qg.

CTDhoo=7 [0 D(2)dz (2.5)

e T :Epaisseur de coupe (mm)

e D(z): Profil de dose (mGy)

Figure 2.1 : Chambre crayon CT de 100 mm
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Figure 2.2 : lllustration du principe d’intégration du profil de dose d’une

coupe pour mesurer le CTDlqqq.

10 mm pencil chamber

I
PMMA plug

«—— peripheral holef

32cm body PMMA phantom

<«—— center hole

16¢m head PMMA phantom

(a) (b)
Figure 2.3 : (a) Mesure du CTDlyg a I'aide d’un fantdme, (b) : Différents diameétres de

fantdbmes en PMMA

11.3.3 Indice de dose scanographique pondéré (CTDI,)

Les normes européennes et internationales imposent aux constructeurs d’afficher cet index
sur la console. Il permet a I'utilisateur de connaitre trés précisément I'exposition résultant de
I'examen. Cet indice permet de prendre en compte la variation de dose dans la coupe en
pondérant les valeurs obtenues des mesure en périphérie (CTDI,) et au centre (CTDI.) d’un

fantéme (figure 2.4). Cette grandeur est représentée dans I'équation (2.6).
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2.6
CIDI, = %CTDI, o0 + %B Z CTDI, OOJ (2-8)

Weighted
Computed ' omography 'ose 'ndex
(Approximate Average Dose in Slice)

Patient Body Acrylic Phantom

@

X @ @ (@
=ik Dose in other areas
Generally lower dose will vary with o

at the center. body dimensions, - 3
composition, and Dosimeters &
MA modulation. B

CTD’ weighted = 1I3 CTD’ center + 213 CTDl periphery -

Figure 2.4 : Points de mesure du CTDI,, dans le fantdbme en PMMA

11.3.4 Indice de dose de scanographie volumique (CTDl,,)
Dans le cas des acquisitions en mode hélicoidal, le CTDI est modifié par le pas de I'hélice (ou

pitch) défini par I'équation suivante:

Ad (2.7)
NxT

Pitch =

Ou:
* Ad: distance parcourue par la table pour une rotation de tube de 360°.
= N:nombre de coupes obtenu pour une rotation du tube de 360°.

e T:épaisseur nominale des coupes.
L'indice de dose volumique (mGy) est défini alors par I'expression suivante.

CTDI, = —Ifj;[c’;” (2.8)
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Figure 2.5: Mesure du CTDly

11.3.5 Produit dose longueur (PDL)

Afin d’exprimer la dose regue pendant un examen complet, on recourt au PDL, produit dose
longueur qui est le meilleur indicateur de I'exposition du patient. Le produit dose longueur,
PDL (mGy*cm) représente I'exposition totale du patient en affectant la dose au volume

exploré (figure 2.6).

Figure 2.6: Schéma mettant en évidence le calcul du PDL
Cette valeur est affichée sur toutes les consoles de scanner, au moment de la
programmation ou a la fin de I'examen. Le PDL est égal au produit de l'indice de dose
volumique (CTDI,) par la longueur explorée L (équation 2.9).

PDL=CTDI,* L (2.9)

L : étant la longueur d’acquisition, programmeée sur le topogramme (cm).
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11.3.6 Dose efficace (Emsy)
Des facteurs de conversion permettent d’estimer trés simplement I'ordre de grandeur de la
dose efficace. Pour chaque examen, en multipliant le PDL relevé en TDM par un coefficient

de conversion (Epp ) dépendant de la zone explorée (équation 2.10).

EmSv =PDL * EpDL (2.10)

Tableau 2.3: Valeurs des facteurs de conversion Epp permettant de passer

du produit dose longueur en m Gy*cm a la dose efficace en m Sv [Eur16262]

Thorax ] 001
rAbdor.l";len - 0.015
Pelvis 00le.

11.4 Les facteurs qui influencent la dose

11.4.1 Tension (kV)

C'est la tension délivrée entre I'anode et la cathode du tube a RX, le générateur est I'élément
responsable. La tension peut atteindre jusqu’a 140 KV. Cette tension dépend du pouvoir de
pénétration du faisceau. Ce parametre varie en fonction du type d’examen a réaliser (un
examen de scanner d’os demande beaucoup de kV par rapport a un examen de tissus mous)
et de la corpulence du patient. La dose délivrée est proportionnelle au carré de la tension (si

en travaillant a 120 KV plutdt que 140KV, on peut réduire la dose 50%).

11.4.2 Intensité (mA)
L'intensité exprime directement la quantité de photons émise en mA, mais en pratique la
grandeur utilisée pendant I'acquisition est la charge du tube, exprimée en mAs. Cest le

parametre le plus facilement corrélé a la dose. Mais, la réduction de dose que I'on peut
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obtenir en diminuant la charge est limitée par I'augmentation du bruit qui en résulte. En

effet le bruit est inversement proportionnel a la racine carré de la charge.
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Chapitre III

ATERIEL ET METHODES

II1.1 Introduction

Dans ce chapitre, nous allons montrer comment le scanner a 320 barrettes permet
d’explorer des structures tridimensionnelles (volumiques) d’organes en mouvement
(dynamique) avec une trés haute résolution et en une seule rotation « One » du tube a RX.
Dans ce cas d’examens, la résolution temporelle et spatiale sont hautement exigées. Nous
présenterons le matériel utilisé et nous détaillerons la méthodologie adoptée tout le long du

travail.

11l.2 Matériel

II1.2.1 Installation scanographique

Les mesures expérimentales ont été réalisées au Centre National d’Imagerie Médicale
(CNIM) au CHU Bab El Oued autour d’un scanner multi coupes « Aquilion One » 320 coupes

(figure 3.1) réceptionné en 2008.

Le scanner « Aquilion One » est muni d’un détecteur de 16 cm (320 * 0.5mm) permettant la
couverture de tous les organes en une seule rotation [Rogalla, 2008]. Ce scanner gere la

dosimétrie sur ses appareils grace aux quantités dosimétriques disponibles (CTDl,,, PDL).

Des techniques software et hardware permettent de réduire la dose donnée au patient, tels
que les détecteurs ‘Quantum’ qui grace a leur sensibilité, permettent de réaliser des
examens avec moins de dose, le filtre dose Wedge-algorithme de reconstruction Cone Beam,
diminue la dose périphérique lors des examens de petites structures 30%, le filtre Wedge

combiné avec I'application Sure- Fluoro, permet une réduction de 50% de la dose. Le logiciel
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Rea- IEC, adapte automatiquement la charge (mAs) en fonction de I'atténuation du patient

et ce dans les trois plans de I'espace permettant jusqu’a 30% de réduction.

Figure 3.1: Scanner volumique dynamique a 320 barrettes « AQUILION One » de Toshiba

Pour les examens cardiaques, chaque volume, reconstruit en 3D, visualise les artéres
coronaires au méme moment (iso-phasique) offrant ainsi une densité homogéne sur
I'ensemble des vaisseaux. La couverture exclusive de 16 cm dans I'axe des ‘2’ de I’Aquilion
One permet d’acquérir le coeur en une seule rotation, permettant ainsi une répartition
temporelle homogéne des contrastes. L’enjeu actuel est de pouvoir réaliser des examens sur

des patients quel que soit leur rythme cardiaque sans le ralentir par des bétabloquants.

Les caractéristiques principales de I’AQUILION One sont (tableau 3.1) :

1. Acquisition de I'ensemble du cceur au méme moment: Résolution temporelle
uniforme,

2. Précision du diagnostic : La perfusion myocardique associée au scanner corronaire
(Coro-scanner) permet d’évaluer avec précision la perfusion myocardique et

d’identifier les artéres coronaires responsables d’ischémies,
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3. Dose tres faible: toutes les données de perfusion nécessaire peuvent étre obtenues

sur une seule acquisition.

Tableau 3.1: Caractéristiques spécifiques de I'installation scanographique

Gamme de tension (kV) 7

80, 100, 120 et 135

Gamme de courant (mA)

100-500

Coupes par rotation

1320%0.5mm

~ Vitesses de rotation (s)

0.35,0.375,0.4,0.45, 0.5, 0.6,
0.75,1,1.5

Taille du foyér (mm)

(0.8 *0.9) & (1.6%1.4)

Diamétre du portique (cm) 72
Disténéé E(;yer-Détecteur (mm) v
L;rhééur maximale du faisceau (cm)r = o6
7 Cépacité calorifique (MHU) T g “73 S B,
Champ de vue (mm) = e 500 2
"""" Matrice de réconstructioh -

512 * 512

111.2.2 Systeme de synchronisation a 'ECG

Parmi les facteurs responsables de la qualité de I'image, la synchronisation a 'ECG. C’est un

parameétre essentiel pour réaliser un examen de CT cardiaque. L’acquisition est toujours

couplée a I'enregistrement ECG.

Les courants électriques qui circulent dans le cceur entrainent des potentiels électriques

responsables de I'activité musculaire cardiaque. Cette activité est recueillie par des

électrodes, qui sont placées sur le patient, au niveau des chevilles, des poignets et six au

niveau du torse (figure3.2), le tracé apparait sur la console de visualisation et est

immédiatement interprétable [figure 3.3]. L'ECG a 12 dérivations, ont été standardisés par

une convention internationale [Sende, 2003]. Elles permettent d’avoir une information

tridimensionnelle de I'activité électrique du cceur.
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Figure 3.2 : Branchement des électrodes de 'ECG

L'instrument utilisé pour la synchronisation a I'ECG est de marque « lvy-Cardiac Trigger

Monitor Modeéle 3000T » exclusivement destiné aux scanner Toshiba (figure 3.3).

Figure 3.3 : Systeme de synchronisation avec I'ECG Modéle 3000T [lvy]
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Il permet une synchronisation avec I'ECG, I'onde R définit le point de départ utilisé pour la
reconstruction de I'image (figure 3.4). Le moniteur mesure I'impédance entre la peau du
patient et chaque électrode de I'ECG. Un signe lumineux indique I'instant de déclenchement

de chaque impulsion de synchronisation a I'ECG.

0.20 sec.

Figure 3.4 : Un électrocardiogramme normal

111.2.3 Injecteur de produit de contraste

Le produit de contraste est introduit dans le systéeme artériel grace a I'injecteur double téte
StellandD congu pour les examens TDM vasculaire et cardiaque. C'est un injecteur
automatique dont on peut programmer le débit. Il répond aux exigences de performance
souhaitées par les utilisateurs lors d’examens TDM (figure 3.5). L'injecteur StellantD est
invariablement fiable, simple et sure a utiliser grace aux sécurités intégrées dans chaque
élément, de la double tete a I'interface utilisateur en passant par 'embout de purge (figure
3.5). Il génére une redistribution idéale du produit de contraste pour un rehaussement
optimum et permet une injection précise au meilleur moment. Grace a la capacité
d’injection simultanée de I'option DualFlow, on peut injecter le produit de contraste et le
sérum physiologique en méme temps [Medrad]. La précision avec laquelle est faite cette
injection et la possibilité de suivre les graphiques d’injection en temps réel sont
indispensables pour la réussite de I'examen (Figure 3.6). Avant l'injection du produit de
contraste, il est indispensable de s’assurer que la seringue contient suffisamment de produit
et que le systéeme dans son ensemble est parfaitement purgé et ne contient aucune bulle
d’air. L'image obtenue sera d’autant meilleure que le produit de contraste aura été injecté a

proximité de la région a examiner
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Figure 3.5: injecteur StallantD (double téte)

Tomodensitométrie

Figure 3.6: Affichage en point réel de la pression d’injection

II1.3 Méthodes

111.3.1 Données « patient » et types de procédures sélectionnées
Il existe différents examens comme « Calcium Score (volume), Cardiac Prospective CTA > 65

BPM, Cardiac Prospective CTA < 65 BPM, Ultra TRIPLE Gated 250-8s, Cardiac Dynamic ECG
gated 4s ou Cardiac CTA/CFA» (figure 3.7).

(33]



/N Protocol Selecton ¢ Armtomicsl Seiscion |
THORAX 10mm
THORAX 7mm

THORAX 5mm 302 | CadacPrspecveCTA>B56PM
» 104 SUFF ™

108 SUFE L

101 SUFF L . :msuFF o

Figure 3.7 : Interfaces des protocoles des examens (Thorax) disponible sur le scanner

Aquilion One

Deux procédures cardiaques ont été prises en considération dans cette étude. Il s’agit de
I'examen du score calcique (calcium score) et de I'examen coronaire coro-CTA en mode
prospectif (cardiac prostective CTA). Un échantillon de patients de 69 a été pris en
considération (tableau (3.2)). Pour chaque patient, nous avons noté le sexe, I'age, le poids, le
type d’examen, les parametres d’irradiation (temps de rotation, tension, charge...) et le

nombre de battements du coeur par minute (BPM).
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Vu le nombre de patients non important pour I'examen du score calcique, nous avons plutét
focalisé notre étude sur 'examen coronaire coro-CTA prospectif ot I'échantillon est plus

représentatif.

Tableau 3.2 : Types d’examens considérés

; d’examen :

C'est une évaluation de la calcification coronarienne chez des

Calcium Score (Volume) patients habituellement asymptomatiques, avec facteurs de

risques familiaux ou autres.

Cest un examen des arteres coronaires qui a pouﬂr”b'ljt de
fournir une cartographie des artéres irriguant le muscle
Cardiac Prospective CTA  cardiaque (artéres coronaires) et de visualiser leurs Iésions,
< 65 ou > 65 BPM I'acquisition des données est faite lors d'une fraction du cycle

cardiaque, prédéterminée par l'opérateur avant l'acquisition.

Le mode d'acquisition est séquentiel.
111.3.2 Déroulement de I'examen

L’'examen en lui-méme n’est pas douloureux, le patient est allongé sur un lit d’examen qui va
se déplacer lentement a travers un large anneau (figure 3.8). Les bras seront derriére la téte,

I'examen est généralement rapide et la coopération du patient est trés importante.

Afin de permettre une acquisition d’images de bonne qualité, le rythme cardiaque ne doit
pas étre trop rapide. Ceci permet d’éviter le flou cinétique sur I'image scanographique. Pour
cela, le médecin devra administrer aux patients des médicaments de la classe des

bétabloquants.

Les électrodes thoraciques sont ensuite posées sur le thorax, pour permettre la
synchronisation a 'ECG. Ensuite, a I'aide d’un injecteur de type StallantD, le patient est
injecté avec un produit de contraste, le plus souvent au pli du coude. La tension et le courant
sont ajustés selon la corpulence du patient, afin d’optimiser la dose sans compromettre la
qualité des images. Il est trés important de bien maintenir 'apnée, le test d’apnée est
automatisé par la fonction SURE i, qui sert a choisir automatiquement tous les autres
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parameétres de balayage selon la fréquence cardiaque du patient pour assurer des images de

haute qualité (figure 3.9).

=ate

e e T T r—
[l & 1
[T v
R Tes

Figure 3.9 : Copie d’écran de la fréquence cardiaque d’un patient pendant le test d’apnée
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111.3.3 Protocoles d’injection

Le produit de contraste par définition, comporte de 'iode. Leur efficacité est directement
proportionnelle a leur teneur en iode. Du fait de son numéro atomique élevé (Z= 53), I'iode
est un bon absorbant des rayons X, essentiellement par effet photoélectrique. Cette
interaction ne crée pas de rayonnement diffusé, car le photon aprés collision avec les
électrons des orbitales internes de I'atome d’iode est totalement absorbé. Les produits de
contraste iodés offrent donc un excellent contraste sur I'image entre les territoires dont ils
rehaussent la densité et les zones adjacentes (figure 3.10). Le choix du produit de contraste
et des protocoles d’injection est trés important. La concentration doit étre de 300 a 400 mg

lode/ml, la quantité délivrée est de 70 a 90 cc et un débit élevé de 4ml/s jusqu’a 7ml/s.

SANS injection AVEC injection

Figure 3.10 : Intérét du produit de contraste

Deux protocoles d’injections pour I'examen CT cardiaque sont utilisés :

e Un protocole qui assure le lavage total du cété droit du cceur. Les artefacts de
contraste non dilué sont éliminés permettant de fournir une excellente visualisation
de I'artére coronaire droite.

e Un protocole qui permet de maintenir une qualité du produit de contraste dans le
coté droit du cceur. Ceci réduit les artefacts et maintient une opacification adéquate
du ventricule droit et améliore la détection de la paroi du ventricule septal pour

'examen.
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L'injection commence par introduire du sérum physiologique (20 ml) pendant 3 a 4 secondes
pour s’assurer que l'injection suit le bon chemin. Linjection de contraste suit le sérum et
dépend du protocole utilisé mono ou bi-phasique (tableau 3.3 & 3.4). A la fin, une réinjection
du sérum (50 ml) pendant 10 s est faite afin d’éliminer le produit de contraste (lavage).
L’examen est généralement réalisé avec un produit de contraste iodé de concentration d’au

moins 350 mg/ml (figure 3.11).

Tableau 3.3: Protocole d’injection monophasique

g"Pde it injecté ~ Débit (ml/s) Quantité (ml) Temps(s) |
‘Phase 0 (Sérum) T oy EE
Phase 1 (produit de contraste) 5.0 70 14
Phase 2 (Sérum) 5.0 50 10

Tableau 3.4: Protocole d’injection bi-phasique

 Produitinjecté

~ Débit(ml/s) Quantité (ml) Temps(s)

“ 0 (Séru) e 5.0 20 4
Phase 1 (Contraste) 5.0 60 12
Phase 2 (Contraste 30%/70% sérum) 5 30 6
Phase 3 (Sérum) 5.0 50 10

Figure 3.11 : Interface du logiciel d'injection [Medrad]
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111.3.4 Paramétres d’acquisition

La réussite d’'un examen de scanner des artéres coronaires nécessite une technique
rigoureuse, aprés la préparation et l'installation du patient dans la salle de scanner, Ia
réalisation d’un topo gramme de face et de profil est importante, car cela permet de repérer
la zone a étudier et d’utiliser la modulation automatique de la dose dans les trois plans de
I'espace (x, y et z). Le but est d’adapter les paramétres d’acquisition & la corpulence de

chaque patient et obtenir un niveau de qualité d’image acceptable (figure 3.12).

Figure 3.12 : Repérage de la zone d’intérét sur le topogramme

Ces examens, ont été réalisés avec une tension fixe de 120 kV et une modulation
automatique des milliampeéres (maximum 500 mA et minimum 50mA) dans les trois plans (x,
y et z) et avec un filtre standard mou. La modulation du courant correspond a une réduction
de la dose regue par le patient en diminuant I'intensité du tube & rayons X (ampérage), qui
peut étre régler par le manipulateur au cours de la systole. Dans ce cas, la table est immobile
(correspond au pitch égal a 1), pour des différents temps de rotation (0.35 s, 0.375 s, 0.4 s)
et différentes collimations (240*0.5, 280*0.5, 320*0.5).
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Figure 3.13 : Interface de programmation des différents paramétres

d’acquisition avant tout examen

111.3.5 Evaluation de la dose au patient

La dose regue par chaque patient est directement affichée sur la console ou tirée du rapport
électronique de I'examen. Pour chaque patient et dans chaque rapport, toutes les
informations dosimétriques sont décrites en détail. Il s’agit des deux paramétres

dosimétriques importants en scanographie :

e  CTDlye: Index de dose scanographique volumique étendu exprimé en mGy
(computed tomographic dose index extended).

e  PDLe: Produit dose longueur étendu exprimé en mGy.cm.

Le terme « étendu » est lié a la nécessité d’extrapoler les valeurs du CTDI o et PDL a partir
des relevés de dosimétrie classique compte tenu de la largeur importante du systéme de

détection de scanner 320 détecteurs (> 100 mm).
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Chapitre IV

ESULTATS ET DISCUSSIONS

IV.1 Introduction

Dans ce chapitre, nous présenterons les résultats obtenus des doses recgues sur patients en
déterminant I'indice de dose scanographique volumique (CTDly,), le produit dose longueur
(PDL) ainsi que la dose efficace (Emsy) Sur un nombre de patients pour les procédures de CT
cardiaque score calcique (calcium scoring) et Coroscanner (Coro-CTA). Les résultats seront
présentés en étudiant l'influence des parameétres d’acquisition sur la dose recue. Les
parameétres pris en considération sont la charge (mAs), le nombre de battements par minute
(BPM), la longueur irradiée (L),.... Nous présenterons a la fin une stratégie de réduction de la
dose aux patients en faisant une tentative de réduction de la tension qui était

habituellement standard (120 kV).

IV.2 Parameétres d’irradiation utilisés
Le tableau IV.1 regroupe les paramétres d’irradiation utilisés dans les différents examens.
Les données dosimétriques ont été classées en fonction du rythme cardiaque (deux
intervalles de fréquence cardiaque : supérieure et inferieure a 65 BPM) et autres paramétres
(quatre charges 100, 107, 111 et 114 mAs, trois temps de rotation 0.35 s, 0.375 s et 0.4 et
trois collimation 0.5 x 240, 0.5 x 280 et 0.5 x 320 mm). Ces paramétres ont aussi été adaptés
au patient selon :

= |e protocole sélectionné,

= |a corpulence du patient

= Jalongueur balayée.
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Tableau 4.1 : Parameétres d’acquisition pour les examens utilisés

(Moyenne et déviation standards)

<65 BPM >65BPM < 65BPM > 65 BPM
Nbre de patients 3 6 26 34
| Age (ans) ' 73.543.5 6659  59.04+14.6 54.9+13.3
Rythme cardiaque (BPM) 51.845.1 72.3149.4  56.8043.5 74.99+8.6
;Tenﬂon(kV) T 190 120 120 120

| Charge volumique (mAs) 77.3+19.6 89.2421.9 548.34+286.5 756.24+3489 |
Collimation (cm) ' 0.5x240-0.5x280 - 0.5x320 mm

| Longueur d’acquisition 16 cm (88.13%) - 14 cm (10.16%) - 12 cm (1.69%)

V1.3 Présentation d’un protocole dosimétrique ‘type’

Le protocole dosimétrique détaillé de chaque patient est donné dans la figure 4.1. Toutes les
informations relatives au patient sont contenues dans le rapport dosimétrique : Nom et
prénom, sexe, age, examen pris en considération, paramétres d’irradiation et les valeurs des

doses mises en jeu.

im@atiefit Name (Multi-byte) :
'xﬁ-.f,f%: uaﬁ Namel yte)

ID : CORO CT Study ID : 1315
Birth Date : Age : 53Y

Sex ! Height(kg) : 50 Height(cm) :
Patient Comment :

Study Date : 2011.09, 05 Body Part :

Total Image Number : 1281

< Dose Information >
Total mAs : 2115 Total Scan time : 20.08
CTDlvol. e(nGy) (Head) (Body) : 352,50
DLP. e({mGycm) (Head) (Body) : 699,10

Figure 4.1 : Fichier dosimétrique ‘Patient’
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Chaque examen est subdivisé en plusieurs phases (figure 4.2) :

1.

‘Scanoscope’ (Scanogramme ou Topogramme): Phase de délimitation de la région
d’intérét (cceur). Une Projection est réalisée par simple translation de la table du

scanner avec génération de rayons X mais sans rotation de 'anneau.

Phase ‘Normal_CT’: Irradiation sur une fine coupe afin de tester la voie

d’administration du produit de contraste.

Phase ‘Dynamic_CT’: irradiation sur une fine coupe dans une région spécifique
‘Aorte descendante’ afin de contréler le niveau de rehaussement (produit de
contraste) qui détermine le niveau de déclenchement de lirradiation volumique
(niveau de déclanchement a 180-200 UH). Sur cette coupe, plusieurs images sont

acquises afin de mieux contréler le produit de contraste qui s’introduit dans le coeur.

Phase ‘Volumic_CT’: déroulement de I'examen en volume (les trois premiéres

phases constituent les phases de préparation a I'acquisition ‘phase volumique’).

et Information

|, Cardiac Prospective CTA < 65 BPH

Total mAs Exposure Time CTDIvol.e  [DLP.e
SCANOSCOPE(2] 687,00

NORMAL_CT o0, 00 12.30(Body) 2. 50(Body)
DYNAMIC_CT 965, 00 300, 40(Body)  60. 10(Body)
YOLUME_CT 413,00 39, 80(Body) 636, 50(Body)

Figure 4.2a : Différentes phases constituant I'examen de CT cardiaque
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< Detail Information >>
1. Cardiac Prospective CTA < 65 BPM

Total mAs Exposure Time CTDIvol
SCANOSCOPE[2]  426.00 5. 68

2.Calcium Score (Volume)

Total mAs Exposure Time CTDIlvol DLP
YOLUME_CT 1 DS. 00 0.35 11. 80(Body) 164. 60(Body)

3. Cardiac Prospective CTA < 65 BPM

Total mAs Exposure Time CTDIwvol DLP
NORMAL_CT " 50.00 0.50 14, 20(Body) 2. 80(Body)

DYNAM IC_CT 612.00 6.12 201.60(Body)  40. 30(Body)
VOLUME_CT 387.00 0. 74 38.90(Body)  638. 70(Body)

Aquilion ONE

Figure 4.2b : Rapport dosimétrique d’un patient ayant subi un examen

du score calcique suivi d’un corroscanner (Coro-CTA)

VI.4 Evaluation dosimétrique des examens CT cardiaques

Dans le tableau 4.2, nous présentons I'indice de dose CTDl,,, le produit dose-longueur PDL
regus pour tous les patients pris en considération dans cette étude. La derniére ligne du
tableau représente le détriment radiologique, causé par I'examen scanographique

cardiaque, en termes de dose efficace.

Tableau 4.2 : Résultats de CTDIl,, et PDL classés en fonction de la fréquence cardiaque

2 calcique Coro CTA

<65 BPM > 65 BPM < 65 BPM > 65 BPM
Nbre de patients 3 6 26 34
CTDI,, (mGy) 7.4+09 10.56 =+ 0.32 54.43 + 2.86 74.28 1+ 3.08

PDL (mGy.cm) 56.26 + 1.2 109.21+ 146 65.95+4.30 169.01 + 63.72

Emsy (MSv) 1.85 2.65 14.72 19.87
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IV.5 Influence des paramétres d’acquisition sur la dose

IV.5.1 Influence de la charge sur I'indice de dose volumique, CTDI,,,

C'est le parametre le plus facilement corrélé a la dose. En effet, il exprime directement la
quantité de photons émise. La dose d'irradiation est proportionnelle a l'intensité du courant
et a la durée de I'acquisition, et donc a leur produit, aussi appelé charge et exprimé en mAs.
Il en résulte que la charge est un paramétre important dans la réduction de la dose au

patient dans les procédures radiologiques.

La figure 4.3 représente l'influence de la charge sur I'indice de dose scanographique a une
tension fixe de 120 kV. Nous avons sur I'axe des abscisses I'indice de dose scanographique
volumique en mGy et sur 'axe des ordonnés la charge en mAs. Nos résultats confirment
cette relation de proportionnalité entre la dose et la charge mise en jeu lors des procédures
scanographiques. La dose augmente avec I'augmentation de la charge et par conséquent,

une diminution de 50% de la charge réduira la dose de moitié.

180 -
y=0,1014x - 1,6281 PP
160 - R?=0,9737 0 o

140 -

CTDI,, (mGy )
(=Y
iy [e)) (o] (]
() o o o

N
o
1

o

0 500 1000 1500 2000
Charge (mAs)

Figure 4.3 : Influence de la charge sur I'indice de dose volumique

Il est, en parallele, important de retenir que la dose a un effet direct sur la qualité d'image.
En scanographie, la relation reliant le bruit () dans I'image a la dose au patient (D), pour

une taille de pixel donnée, s'écrit :
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(4.1)

o)
Il
OlIR

Ou K est une constante dépendant de I'appareil et des paramétres de la coupe.

La dose délivrée au patient étant directement proportionnelle a la charge (Dose &« mAs) et le
bruit est proportionnel a I'inverse au carré de la charge (Bruit o 1/+/ mAs) [Brooks, 1976], il
en résulte, par exemple, qu'une diminution du bruit d'un facteur 2, se traduit par une
augmentation de la dose d'un facteur 4. La réduction de dose que I'on peut obtenir en

diminuant la charge est cependant limitée par I'augmentation du bruit qui en résulte.

Avec le scanner multicoupes est apparue la possibilité de faire varier la charge en fonction
de I'épaisseur traversée et la région, pour fournir a I'utilisateur un rapport signal sur bruit
constant. Ceci peut constituer un moyen important de la réduction de la charge et donc de
I'optimisation de la dose au patient et par conséquent garantir la radioprotection du patient.
La figure ci-dessous illustre la modulation de I'intensité durant 'examen pendant la rotation

(figure 4.4).

Figure 4.4 : Modulation de la charge selon le milieu traversé

Cependant, la qualité optimale de I'image n'est pas toujours nécessaire et il convient en
pratique de se satisfaire de la qualité produisant une image utile par rapport au probleme

clinique posé [Foulquier, 2003].
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IV.5.2 Influence de la charge sur le produit Dose Longueur, PDL

La figure 4.5 donne I'allure du Produit Dose Longueur, PDL, en fonction de la charge. Sachant
que le PDL est linéaire a I'indice de dose (équation 2.9), la méme allure de la courbe est
obtenue que celle de la figure 4.3. Donc, réduire la charge réduira aussi le Produit Dose

Longueur de la méme proportion.

1800 -
y =0,593x + 48,208 &

1500 R?=0,9651
1400 -
1200 -
1000 -
800 -

PDL (mGy . cm)

600 -
400 -
200 -

O T I T T 1
0 500 1000 1500 2000 2500 3000

Charge (mAs)

Figure 4.5 : Influence de la charge sur le Produit Dose Longueur, PDL

IV.5.3 Influence du mouvement du cceur sur 'examen, BMP

Le scanner multicoupes permet des temps d’acquisition plus courts que le scanner
monocoupe. L'apport essentiel du scanner multicoupes est 'amélioration de la résolution
temporelle. Ces gains de temps substantiels sont surtout utiles pour limiter les artefacts
d’exploration des organes mobiles (cceur) en augmentant les possibilités d’exploration en
apnée. Donc, un autre parametre pouvant affecter la qualité de I'image et la dose au patient
est le mouvement du cceur en termes d’artefacts (figure 4.6). Les artefacts résultent d’une
discordance entre les valeurs de densité de l'image reconstruite et les valeurs réelles

d’atténuation.

Les figures 4.7 et 4.8 représentent respectivement I'évolution de I'indice de dose, CTDl,,,, et

le produit dose longueur, PDL, en fonction du rythme cardiaque (BMP).

[47]



Resolution Resolution spatiale |
en contraste longitudinale |

ey 'd

Qualité de I'image

7 N

Resolution Artefacts

temporelle .

Figure 4.6 : Facteurs pouvant affecter la qualité de I'image scanographique
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Figure 4.7 : Histogramme montrant l'influence du rythme cardiaque

sur I'indice de dose scanographique
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Figure 4.8 : Histogramme montrant I'influence du rythme cardiaque

sur le Produit Dose Longueur

Nous remarquons, dans les deux histogrammes (figures 4.7 et 4.8), que le rythme cardiaque
(BPM) influence beaucoup la dose délivrée au patient. Pour les BPM supérieurs a 65, la dose
est plus importante que celle des BPM inférieurs a 65. D’ou la nécessité d’utiliser des
bétabloquants avant I'examen afin d’éviter les artéfacts de mouvement pendant

I'acquisition.

Malheureusement, il n’est pas toujours possible de réduire suffisamment le rythme
cardiaque. Pour certains patients, le rythme cardiaque peut se déstabiliser pendant I'examen
malgré la prise des bétabloquants (stress, claustrophobie, ...). Par conséquent, pour pouvoir
extraire l'information diagnostique _utile avec un cceur rapide, il est indispensable
d’augmenter le nombre d’acquisition (nombre d’images) afin de remédier aux artefacts
causés par le mouvement du cceur. Ceci se répercute obligatoirement par une augmentation

de la dose au patient.

IV.5.4 Influence de la longueur d’acquisition sur I'indice de dose volumique
La longueur d’acquisition programmée sur le topogramme est un élément important dans
I'estimation de la dose totale mise en jeu durant 'examen. Elle conditionne la durée et le

volume d’acquisition. Ce parameétre est utilisé pour déterminer le produit dose longueur,
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PDL (équation 2.9) qui sert a évaluer le détriment radiologique causé par 'examen total en
termes de dose efficace Ensy (Equation 2.10).

D’apreés le tableau 4.1, nous remarquons que les examens ont été pratiqués avec différentes
longueurs d’acquisition (16 cm (88.13%), 14 cm (10.16%) et 12 cm (1.69%)) mais

majoritairement avec 16 cm (88.13%).

La figure 4.9 montre linfluence de la longueur d’acquisition sur I'indice de dose
scanographique. Différentes mesures de I'indice de dose pour différentes longueurs de
balayage ont été obtenues. Nous remarquons que lorsque la région a explorer augmente,

I'indice de dose augmente aussi.

80 - L= 16 cm
70 -

L=14cm

60 -
50 -
40 -

L=12cm

30

CTDI,,, moy (mGy)

0 o

Figure 4.9 : Histogramme représentant I'influence de la longueur de balayage

sur I'indice de dose scanographique

Le tableau 4.3 montre le taux de réduction en termes de dose lorsque I'examen est fait avec
14 cm et 12 cm par rapport a la longueur totale d’acquisition (16 cm) qui est prise

pratiquement par défaut (88.13 % du nombre total des patients).

Tableau 4.3 : Pourcentage de réduction de la dose par rapport

a la longueur totale d’acquisition
~ TauxdeRéduction (%) |

.......
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Il en résulte, que si les mémes paramétres d’irradiation utilisés lors d’'un examen CT pour un
patient adulte et un patient pédiatrique, la dose délivrée sera la méme pour I'adulte que
pour I'enfant alors que ce dernier présente une plus grande radiosensibilité a 'examen (3 3 4
fois) [CIPR103, 2009].

Le méme phénomeéne est aussi observé pour un méme type de ‘patient adulte’ ot la taille de
I'organe peut différer d’un patient a un autre. Une étude a montré qu’une réduction de la
longueur d’irradiation de 1 cm donne une réduction de dose d’au moins 15% [Rybicki, 2008].
Il est alors important de bien délimiter la zone d’intérét (sur le topogramme) avant

irradiation afin d’optimiser la dose au patient et lui garantir une meilleure radioprotection.

IV.5.5 Influence de la longueur d’acquisition sur le produit dose longueur

De la méme maniére, nous avons classé les données ‘patient’ concernant le Produit Dose
Longueur, PDL, par rapport a la longueur d’acquisition. Le méme phénoméne est observé vu
que le produit dose longueur est proportionnel a 'indice de dose. Nous remarquons bien

que ce parametre influence beaucoup la dosimétrie du patient.

1400 -

1200 - y =203,89x - 2106,9
R?2=0,9751 ® |
1000 -
800 -
600 -

400 -

PDL moy. (mGy cm)

200 -

O R T T T S— T e
11 12 13 14 15 16

Longueur d'acquisition (cm)

Figure 4.10 : Influence de la longueur d’acquisition sur le Produit Dose Longueur

IV.6 Stratégie de réduction de la dose au patient
Par souci d’adapter les paramétres d’irradiation a la morphologie du patient, certains

examens ont été réalisés avec des tensions de 80 kV et 100 kV.
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Le tableau 4.4 regroupe les résultats dosimétriques concernant 34 patients pour lesquels des
examens CT cardiaques ont été pratiqués a des tensions de 80 kV et 100 kV. Sachant qu’une

tension standard de 120 kV était habituellement utilisée dans le service.

Tableau 4.4 : Résultats de CTDl,,), PDL et Ersy pour une tension de 80 kV et 100 kV

S ciDl.;  PDL E CTDl,y  PDL,  E(mSv)

(mGy) (mGy*cm) (mSv)

01| 268 42845 728 | 18| 197 31521 535

02| 29.6 473.07 8.04 (19| 18.1 289.33 491

03| 30.2 483.65 8.22 | 20| 26.5 423.82 7.20

04| 339 542.52 9.22 |21 33 528.27 8.98

05| 19.2 306.92 521 (22| 19.6 313.69 5.33

06| 71.2 1139.32 19.36 | 23| 185 295.95 5.03

07| 734 1173.71 19.95 | 24 30 483.25 8.21

08| 27.1 433.02 736 [ 25| 25.2 403.52 6.85

09 | 25.1 401.34 6.82 | 26 49 784.54 3.33

10 | 18.5 299.31 5.08 | 27| 18.2 254.24 4.32

11 20 320.56 5.44 (28| 16.7 266.66 4.53

12 | 194 311.11 528 |29 30.8 430.97 7.32

13| 2438 396.87 6.74 |30 255 407.45 6.92

12| 23 368.71 626 | 31| 321  513.05 8.72

15 | 21.2 338.91 5.76 (32| 18.1 253.76 431

16 | 39.8 637.55 10.83 | 33 19.8 317.37 5.39

175545 271.31 461 | 34| 409 654.46 Tan:

Dans le tableau 4.5 nous représentons les résultats dosimétriques obtenus pour les
différentes tensions utilisées (120 kV, 100 kV et 80 kV) en termes de moyennez+ déviation
standard. La derniére ligne montre le gain en dose obtenu lorsque la tension utilisée est de

(80-100) kV par rapport a 120 kV.
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Tableau 4.5 : Valeurs du CTDlI,,, PDL,, et dose efficace pour différentes tensions

Pour la procédure Coro-CTA

Er A 1017.48 +7429

17.29
' (80-100) kV 2829+ 128  448.87 % 7.43 7.63
’ Taux de réduction (%) : 56%

L'augmentation de la tension (kV) fait augmenter le pouvoir de pénétration du faisceau de
rayons X émis par le tube. On estime que la dose (dans l'air) en mGy varie

approximativement avec la tension a la puissance 2. Elle est donnée par I'équation suivante :

2
D, =o.1.[%)) Fi 1 5 MAS ' (4.2)
Al (DFS)
Avec:
e U :tension accélératrice (kV).
e Fy : filtration totale (inhérente + additionnelle) du tube (mm d’Al).
e DFS : distance Foyer-surface au point P (m).

e mAs: charge du tube.

D’aprés les résultats obtenus, on remarque que la tension a une influence sur toutes les
grandeurs dosimétriques, CTDly,, PDL et méme la dose efficace. Une étude faite par Brisse et
coll. montre une augmentation de 20% de la tension (100 kV a 120 kV) entraine une
augmentation de dose d’environ 58% et, a I'inverse, une réduction de 120 a 80 kV divise la
dose par un facteur 2,8 environ [Brisse, 2009].

Les résultats obtenus confirment ceci avec une diminution de 56% obtenue sur les grandeurs
dosimétriques en réduisant la tension de 120 kV (tension standard dans le service) a une

tension de (80-100) kV.

Il ne faut pas oublier que la réduction de la tension va réduire automatiquement le flux de
photons. Ceci pourrait avoir des répercussions sur la qualité de I'image scanographique
(équation 4.1). Cette stratégie de réduction n'est donc pas toujours possible lorsque le

patient est de forte corpulence. Le rayonnement qui doit traverser ce dernier doit avoir un
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patient est de forte corpulence. Le rayonnement qui doit traverser ce dernier doit avoir un
plus grand pouvoir de pénétration afin d’atteindre le détecteur. De plus, le patient étant de
forte corpulence, le rayonnement rétrodiffusé sera plus important et donc une image
bruitée.

La tension a donc une influence sur la guantité et la gualité du rayonnement. Toutefois,
cette stratégie de réduction de la tension d’acquisition reste valable pour les patients

adultes de faible corpulence et les patients pédiatriques. Cette technique est facilement

applicable chez les enfants afin de tenir compte de la forte radiosensibilité des tissus en

croissance au rayonnement chez ces derniers.
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ONCLUSION

Le scanner cardiaque, avec ces avancées technologiques fait dés a présent une méthode
d’imagerie morphologique non invasive a intégrer dans les moyens diagnostique de la
maladie artérielle coronaire. Les scanners actuels permettent en une seule acquisition
volumique synchronisée sur I'ECG avec injection intraveineuse, une étude en
bidimensionnelle et tridimensionnelle des structures cardiaques et des artéres coronaires. La

synchronisation a I'ECG est un parametre important responsable de la qualité de I'image.

Notre étude a été réalisé autour d’un scanner 320 coupes de nouvelle génération « Aquilion
One de Toshiba » qui permet d’obtenir en une seule rotation de 0.35s un volume de 160 mm
dans I'axe Z. L’étude est faite afin de montrer I'importance de cette application dans la prise
en charge globale de la maladie coronaire ainsi que la maitrise des principes techniques du
scanner cardiaque.

Plusieurs techniques permettent de réduire les doses d’irradiation, en particulier en
modulant le courant (mA) en fonction de I'ECG. En effet, de nombreuses études ont
démontré I'existence d’une relation linéaire sans seuil entre la dose et la charge (mAs), c’est
le paramétre le plus facilement corrélé a la dose. Notre étude confirme que la dose
augmente avec 'augmentation de la charge. La charge est un paramétre important dans la
réduction de la dose au patient. Les mAs doivent étre adaptés selon la corpulence du patient
et la région anatomique a étudier.

Un autre parametre intéressant jouant un role dans la réduction de la dose, est la fréquence
cardiaque. Notre étude a montré que la probabilité d’un examen de qualité optimale décroit
avec la fréquence cardiaque et surtout avec les variations du rythme cardiaque en cours
d’acquisition. Lorsque l'acquisition se fait a un rythme stable, inférieur a 65 BPM on peut

obtenir environ 40% de réduction de dose. Cela souligne a nouveau l'intérét et I'importance

[55]



de l'utilisation des bétabloquants par injection intraveineuse juste avant I'acquisition,
lorsque la fréquence cardiaque de base est supérieure a 70 BPM.

Le volume a explorer est un autre parametre qui influence la dose délivrée au patient. Les
examens ont été réalisés avec différentes longueurs de balayage, Les résultats obtenus
confirment que la dose augmente avec I'accroissement du volume irradié. Donc, la longueur
d’acquisition programmée sur le topogramme est un élément important dans I'estimation
de la dose totale durant I'examen. Pour cela, il est important de bien délimiter la zone a
irradier avant 'acquisition.

La dose dépend aussi de la tension du tube radiogéne élevé a la puissance 2.5 a 2.8 [Nitt,
2002]. Cette relation exponentielle explique qu’en passant par exemple de 120 kV & 100 kV,
la dose diminue de 56%. En effet, les patients de forte corpulence nécessiteront une
irradiation plus importante pour maintenir une qualité d’image diagnostique compte tenu
de I'épaisseur tissulaire plus marquée. La diminution du voltage a 100 kV n’est donc pas
souhaitable dans ce cas. A l'inverse, pour des patients présentant une faible corpulence ou
pour des enfants, le voltage devra étre réduit. Notre étude montre qu’une baisse a 100 kV

semble réalisable en routine pour ce cas de situation.

Dans cette étude, nous avons montré de quelle maniére les paramétres d’acquisition
influengaient la dose délivrée au patient. Le flux photonique est sous la dépendance de
plusieurs facteurs : la tension appliquée au tube, I'intensité du courant (mA), le temps
d’acquisition .... La modification de I'un de ces paramétres induira des modifications de
I'énergie des photons et donc de la dose recue par le patient ainsi que de la qualité de
I'image scanographique.

Une optimisation de la dose au patient passe obligatoirement par une adaptation des
protocoles d’acquisition a la morphologie du patient et a la région a explorer. Cette
optimisation peut facilement étre mise en ceuvre et peut étre utilisée conjointement avec

les logiciels de réduction de dose.
En conclusion, avec les objectifs: diminution des doses, reconstruction plus rapide,

amélioration de la qualité de Iimage.., le scanner cardiaque devient un moyen

incontournable dans I'exploration des maladies coronaires.
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