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Introduction générale

Cette thèse a été préparée dans le cadre d’une convention CIFRE entre l’Institut Pluridisciplinaire
Hubert Curien (UMR 7178 CNRS/Université de Strasbourg) et l’entreprise ALARA Expertise dont le
domaine d’activité est la radioprotection dans le milieu médical.

La radioprotection représente l’ensemble des mesures prises par les pouvoirs publics pour assurer la
protection de l’homme et de son environnement contre les effets néfastes des rayonnements ionisants. La
dosimétrie occupe une place importante dans ce domaine, car elle permet de quantifier et d’estimer le
risque lié à l’utilisation des rayonnements en adéquation avec les limites réglementaires.

Les procédures de radiologie interventionnelle sont réalisées sous contrôle d’un moyen d’imagerie à
rayons X et ont un but diagnostique et/ou thérapeutique. Ces procédures, peu invasives, utilisent les
rayonnements ionisants pour localiser la lésion ou le site à traiter, ainsi que pour surveiller, contrôler et
documenter l’intervention. Durant ces interventions, les patients sont exposés à une quantité de rayonne-
ments ionisants pouvant être importante en regard de l’ensemble des examens d’imagerie par rayons X
(radiologie, tomodensitométrie, . . . ). De plus, il arrive que certains patients subissent plusieurs procédures
sur une période de temps relativement courte. L’exposition du patient peut ainsi induire des effets tis-
sulaires radio-induits qui se produisent généralement à la peau (brulure, nécrose, . . . ). Dans ce contexte,
la mise en place d’un suivi clinique est essentielle pour la prise en charge précoce des dommages liés aux
rayonnements ionisants. Cependant les expositions élevées augmentent également le risque d’apparition
de cancers et d’effets héréditaires à long terme liés aux expositions reçues par les organes dans la région
irradiée.

Dans ce cadre, la radioprotection des patients en radiologie interventionnelle tend à devenir plus stricte
et précise. Au niveau réglementaire, il est nécessaire de répondre aux besoins croissants de suivi et de
consignation de l’exposition du patient, ainsi qu’à ceux d’optimisation et de justification des procédures.
Il est essentiel que le praticien et le personnel médical soient sensibilisés à l’optimisation de l’exposition du
patient durant les procédures. En effet, il a été montré que la formation initiale et continue du praticien
à la radioprotection a une influence bénéfique sur l’exposition du patient [1]. D’un autre côté, l’évaluation
précise des risques liés aux rayonnements ionisants, tels que les dommages à la peau du patient et les
risques stochastiques de cancer, nécessite une estimation détaillée de la dosimétrie du patient, estimation
dont la précision reste aujourd’hui insuffisante en routine clinique.

De nos jours, le développement et l’utilisation de logiciels permettant l’estimation de l’exposition du
patient de manière post-intervention en radiologie interventionnelle sont en plein essor. La plupart de
ces logiciels sont basés sur des algorithmes analytiques ou des modélisations par calcul Monte Carlo.
Le calcul Monte Carlo est une méthode permettant la simulation mathématique de processus physiques
à partir de procédés de tirages aléatoires. Avec l’augmentation des capacités de calcul informatique, la
méthode Monte Carlo est de plus en plus utilisée pour la dosimétrie du patient en imagerie médicale
par rayons X. Cependant, le temps nécessaire à la convergence statistique des calculs reste l’inconvénient
majeur à l’utilisation de cette technique en routine clinique. Ainsi, pour conserver un temps de calcul
compatible avec les contraintes cliniques, les logiciels actuels reposent sur des approximations de leurs
modélisations, notamment sur la représentation informatique du patient et sur la modélisation du dispositif
source-détecteur. Ces approximations ont un impact non négligeable sur la précision des reconstructions
dosimétriques.
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Dans ce contexte, les travaux de recherche de cette thèse se sont orientés vers le développement d’un
logiciel ayant pour but de permettre la reconstruction de la dosimétrie aux organes et à la peau du patient
de manière post-intervention en utilisant le calcul Monte Carlo. L’objectif principal a été d’optimiser la
précision du calcul de la dose à trois dimensions du patient tout en étant compatible avec une utilisation
en routine clinique. L’utilisation clinique impose que le temps de reconstruction par examen soit réduit,
il a donc été indispensable d’utiliser des techniques Monte Carlo avancées afin d’accélérer la convergence
de la reconstruction de la dose au patient. De plus, sachant que la précision des résultats Monte Carlo
dépend avant tout de la précision de la modélisation de l’ensemble de la procédure, les fichiers de sortie
répondant à la norme DICOM générés par les systèmes interventionnels ont été utilisés pour modéliser
le plus précisément possible les évènements d’irradiation. Le faisceau du système interventionnel a été
caractérisé par un protocole utilisant des mesures expérimentales. Le patient, quant à lui, a été modélisé
de manière réaliste par l’intermédiaire de fantômes anthropomorphes numériques hybrides. Enfin, afin
d’être utilisable par le plus grand nombre d’utilisateurs, l’ensemble du logiciel a été développé avec un
objectif de simplicité d’utilisation se traduisant par l’automatisation de la plupart de ses processus.

Ce manuscrit est composé de cinq chapitres. Le chapitre I introduit les notions concernant le fonc-
tionnement des machines en radiologie interventionnelle, les interactions rayonnement-matière, les effets
biologiques des rayonnements ionisants sur l’homme, la dosimétrie et la détection des rayonnements ioni-
sants. Le chapitre II est consacré à la radioprotection du patient en radiologie interventionnelle, ainsi qu’à
l’introduction des principes de radioprotection et de contrôle de l’exposition du patient. Un état de l’art
des méthodes de suivi de l’exposition de la peau et des organes du patient permet de mettre en lumière les
limitations actuelles. Le chapitre III est dédié à l’introduction de la méthode Monte Carlo pour le trans-
port des particules et particulièrement du code de simulation GATE utilisé dans ce travail de thèse. Les
outils de modélisation tels que les fantômes anthropomorphes numériques et la modélisation calculatoire
de spectres de rayons X sont aussi introduits et discutés. Enfin, l’étude approfondie du calcul de dose
en volume hétérogène ayant fait l’objet d’une partie de ce travail de thèse est présentée. Le chapitre IV
détaille le logiciel de reconstruction de la dosimétrie du patient sur lequel porte l’essentiel des travaux de
cette thèse. Plusieurs aspects sont abordés, notamment l’exploitation des rapports de dose des systèmes
interventionnels, la modélisation Monte Carlo des éléments de la machine et du patient, ainsi que l’étude
des techniques permettant l’accélération de la convergence du calcul de dose Monte Carlo. Le chapitre V,
dernier chapitre de ce manuscrit, aborde la présentation et la discussion des résultats de validation expéri-
mentale du logiciel de reconstruction dosimétrique. Dans un premier temps, le protocole de caractérisation
du faisceau de la machine basé sur des mesures expérimentales est détaillé. Cette caractérisation est suivie
par la comparaison du kerma dans l’air mesuré in situ avec celui reconstruit par le logiciel, comparaison
permettant l’évaluation de la précision du logiciel en fonction de la variation des paramètres d’irradiation.
Afin de caractériser les performances globales du logiciel, les résultats de l’application du logiciel à plusieurs
cas cliniques réels de cardiologie interventionnelle sont comparés et discutés. Enfin, les résultats du logiciel
sont confrontés à ceux d’un logiciel de référence actuel (PCXMC), ainsi qu’à la mesure expérimentale par
dosimètres thermoluminescents sur fantôme anthropomorphe. En parallèle à l’ensemble de ces travaux, une
étude de l’état de l’art consacrée à la radioprotection du personnel médical en radiologie interventionnelle
(réglementation, équipements de protection, moyens de suivi de dose, . . . ) est présentée dans l’annexe A
à la fin de ce manuscrit.
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Chapitre I

Radiologie interventionnelle et
dosimétrie

1 Introduction

De nos jours, les rayonnements ionisants occupent une place importante dans le domaine de l’imagerie
médicale. Avec le développement des actes dits interventionnels, l’imagerie permet d’accomplir des gestes
thérapeutiques très précis. Dans ce cadre, la société Française de Radiologie et la Fédération de Radiolo-
gie Interventionnelle définissent la radiologie interventionnelle comme : « L’ensemble des actes médicaux
invasifs ayant pour but le diagnostic et/ou le traitement d’une pathologie et réalisés sous guidage et sous
contrôle d’un moyen d’imagerie (rayons X, ultrasons, scanner, imagerie par résonance magnétique). » [2].

Le domaine d’étude de cette thèse a porté spécifiquement sur les procédures interventionnelles radio-
guidées. Ces procédures sont définies comme : « L’ensemble des actes médicaux invasifs ayant pour but
le diagnostic et/ou le traitement d’une pathologie et réalisés sous guidage et sous contrôle d’un moyen
d’imagerie à rayons X. » 1. La terminologie française et européenne sépare le domaine de la radiologie in-
terventionnelle en spécialité d’organes (neurologie, cardiologie, gastroentérologie, . . . ). Pour chacun de ces
domaines médicaux, la radiologie interventionnelle associe les versants diagnostique et thérapeutique. À
l’opposé, la terminologie anglo-saxonne dissocie la radiologie interventionnelle de la radiologie diagnostique
en la considérant comme une spécialité distincte.

L’utilisation de rayonnements ionisants lors de ces pratiques implique l’exposition du patient, mais aussi
du personnel médical se trouvant dans la salle d’intervention. La durée des interventions et l’utilisation
des rayonnements pouvant grandement varier d’une procédure à l’autre ou selon le médecin pratiquant
l’opération, il n’est pas rare que ces opérations entrainent une forte exposition aux radiations pour le
patient et le personnel (figure I.1).

2 Radiologie interventionnelle

En radiologie interventionnelle, l’imagerie par rayons X s’effectue via l’utilisation de systèmes de fluoro-
scopie permettant la visualisation des structures internes du corps humain par la transmission des rayons X
sur un détecteur. À contrario des systèmes de radiographie conventionnelle ne permettant que l’acquisition
d’images statiques, ces systèmes permettent également l’observation d’objets en mouvements.

Dans le cadre de la radiologie interventionnelle, les équipements de fluoroscopie sont utilisés afin de pra-

1. JORF n°0226 du 30 septembre 2015 page 17428 texte n°33
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Figure I.1 – Illustration d’un acte de radiologie interventionnelle.

tiquer des procédures médicales aussi bien thérapeutiques que diagnostiques. Ces procédures sont effectuées
pour :
— localiser la zone de traitement ou de diagnostic,
— caractériser la lésion,
— suivre les actes médicaux,
— documenter et illustrer les diagnostics.

2.1 Machine de fluoroscopie

La machine de fluoroscopie sur laquelle les travaux de thèse se sont portés est de type Philips Allura
Xper FD20 (figure I.2).

Figure I.2 – Vue de profil du système Philips Allura Xper FD20 [3].

Une installation de radiologie interventionnelle est en général composée d’un tube à rayons X, d’un
détecteur, d’un arceau et d’une table mobile pour le patient. Dans la suite, ces différents éléments vont
être détaillés.

2.1.1 Arceau

Utilisés depuis les années 50, les arceaux en forme de « C » 2 sont devenus un élément incontournable
en imagerie médicale. Reliant la source de rayons X de manière solidaire au détecteur, ils offrent une

2. Terme anglais : C-arm

4
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imagerie dynamique d’excellente qualité. L’assemblage de ces composants source-détecteur permet d’imager
le patient sous pratiquement n’importe quel angle.

L’arceau en C peut effectuer une rotation selon deux angles autour de son isocentre (figure I.3a) La
figure I.3b illustre les deux angles permettant la rotation de l’arceau de la machine de fluoroscopie et la
figure I.3c illustre la terminologie qui y est associée.

(a) Isocentre de l’arceau [4]. (b) Angulations de l’arceau du système Philips Allura Xper
FD20. Angle primaire en rouge et angle secondaire en bleu
dans le cas d’une position de l’arceau en bout de table [3].

(c) Schéma des angles de l’arceau et de leurs dénominations [5].

Figure I.3

L’angle primaire, aussi appelé Rotation (ROT), est l’angle décrivant la rotation de l’arceau autour de
l’axe longitudinal du patient. Selon la convention utilisée par Philips [5], la rotation autour de cet axe dans
le sens horaire est considérée positive. Cette rotation est décrite par deux angles :
— Oblique Antérieur Gauche (OAG) 3 : arceau perpendiculaire à l’axe longitudinal du patient avec le

détecteur placé sur le côté gauche de celui-ci. Angle primaire positif.
— Oblique Antérieur Droit (OAD) 4 : arceau perpendiculaire à l’axe longitudinal du patient avec le

détecteur placé sur le côté droit de celui-ci. Angle primaire négatif.

L’angle secondaire, aussi appelé Angulation (ANG), est l’angle décrivant la rotation de l’arceau dans le
plan longitudinal du patient, de la tête aux pieds ou inversement. Selon la convention utilisée par Philips

3. En anglais : Left Anterior Oblique (LAO)
4. En anglais : Right Anterior Oblique (RAO)
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[5], la rotation dans le sens horaire est positive (détecteur vers les pieds du patient). Cette rotation est
également décrite par deux angles :
— Caudal (CAUD) : le détecteur est tourné vers le côté des pieds du patient. Angle secondaire positif.
— Crânial (CRAN) : le détecteur est tourné vers le côté de la tête du patient. Angle secondaire négatif.

Deux termes sont utilisés pour décrire la position de l’arceau suivant l’axe vertical lorsque le patient
est couché sur le dos :
— Antéro-Postérieur (AP) : lorsque le tube à rayons X se trouve au-dessus du patient.
— Postéro-Antérieur (PA) : lorsque le tube à rayons X se trouve en dessous du patient.

Théoriquement l’arceau avec sa rotation peut couvrir tous les angles d’une sphère (angle primaire allant
de -180° à 180° et angle secondaire de -90° à 90°). En pratique les rotations possibles pour le système Philips
Allura Xper FD20 lorsque l’arceau est placé en bout de table sont [5] :
— Angle primaire : 120° OAG à 185° OAD
— Angle secondaire : 90° CAUD à 90° CRAN

La hauteur de l’isocentre de l’arceau suspendu de la machine Philips Allura FD20 par rapport au sol
est constante et est de 1065 mm [3].

2.1.2 Production des rayons X

La production des rayons X par les machines de fluoroscopie s’effectue au travers d’un tube à rayons
X alimenté par un générateur haute tension. La machine Philips Allura FD20 est équipée d’un tube de
modèle « MRC 5 200 GS 407 » 6 avec un angle d’anode de 11° [6], représenté sur la figure I.4. Le tube à
rayons X est alimenté par un générateur Velara de 100 kW à haute fréquence dont la tension peut varier
de 40 à 125 kV et une intensité maximale de 1250 mA délivrée à 80kV.

Figure I.4 – Vue en coupe du tube à rayons X MRC 200 GS 407 [3].

2.1.2.1 Tube à rayons X

De manière générale, un tube à rayons X produit des photons par bombardement d’une cible (dense et
de Z élevé) avec des électrons hautement énergétiques, convertissant leur énergie cinétique en rayonnement
électromagnétique. Un tube à rayons X contient aussi une source d’électrons et une cible au sein d’un
environnement sous vide (figure I.5). La source d’électrons, appelée cathode, produit les électrons par
chauffage à basse tension d’un filament métallique, ces derniers étant ensuite accélérés vers l’anode par
une différence de potentiel élevée sur la cible généralement en tungstène. La différence de potentiel entre
le filament et l’anode est produite par une source de haute tension, cette source permettant de contrôler

5. Acronyme anglais de : Maximus Rotalix Ceramic
6. Aussi référencé comme : MRC 200 0407 ROT-GS 1004
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en fonction de sa tension et de son intensité les caractéristiques du faisceau de rayons X, respectivement
son énergie maximale et le flux de rayons X. En radiologie interventionnelle, les hautes tensions appliquées
au tube à rayons X s’échelonnent d’environ 40 à 150 kV 7. L’énergie cinétique acquise par les électrons
s’échelonne donc respectivement de 40 à 150 keV 8. L’intensité du chauffage du filament va déterminer le
nombre d’électrons accélérés de la cathode vers l’anode, cette grandeur étant exprimée en milliampères
(mA) 9. Le flux de rayons X générés à une tension donnée est proportionnel à l’intensité appliquée au tube.

e-

CuW

Cathode Rayons X Anode

Chau�age Filament Verre Vide Refroidissement

Figure I.5 – Schématisation du fonctionnement d’un tube à rayons X [7].

Lors de l’interaction des électrons avec la cible, la plus grande partie (∼ 99%) de l’énergie cinétique
des électrons est perdue par interactions collisionnelles 10 avec le milieu, donnant lieu à une dissipation de
l’énergie sous forme de chaleur nécessitant un dispositif de refroidissement.

2.1.2.1.1 Rayonnement de freinage

Une partie des électrons vont arriver à proximité d’un noyau et être ralentis puis déviés de leur trajec-
toire par interaction avec le champ coulombien de ce dernier. La perte d’énergie cinétique engendrée par ce
ralentissement va être émise sous forme d’un rayon X d’énergie égale à la perte d’énergie de l’électron. Ce
phénomène est appelé Bremsstrahlung ou rayonnement de freinage (figure I.6). L’énergie des rayons X de
freinage est donc dépendante de la distance entre l’électron incident et le noyau. Ainsi, cette interaction va
produire un spectre continu de photons d’énergie comprise entre zéro et l’énergie maximale correspondante
à la haute tension appliquée au tube à rayons X (lors d’une collision frontale avec le noyau).

2.1.2.1.2 Filtration du spectre

Comme le montre la figure I.7, en l’absence de filtration des photons du faisceau, le nombre de rayons
X du spectre de bremsstrahlung suit une loi inverse par rapport à leur énergie. En présence de filtration,
le spectre augmente avec l’énergie pour atteindre son maximum entre un tiers et la moitié de l’énergie
maximale, puis décroit jusqu’à l’énergie maximale. La filtration consiste en l’atténuation des rayons X par
un matériau absorbant. Cette filtration peut être inhérente au tube à rayons X (fenêtre en verre du tube)
ou être produite par l’ajout d’un matériau à l’endroit de sortie du faisceau (typiquement de l’aluminium ou
du cuivre) afin de minimiser le nombre de photons de basse énergie (bruit de fond) et permettre d’optimiser
la qualité d’image.

7. aussi appelé kVp (p : peak)
8. Un électronvolt (eV) est la quantité d’énergie acquise par un électron accéléré par une différence de potentiel de 1 V.

Avec 1 eV = 1,602 × 10−19 J
9. 1 mA = 6,24 × 1015électrons/s
10. ionisation ou excitation
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Figure I.6 – Schématisation du phénomène de production des rayons X de freinage (Bremsstrahlung)
par ralentissement des électrons dans la matière. L’énergie du rayonnement X dépend de la distance
d’interaction entre le noyau et l’électron [8].
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Figure I.7 – Distribution de l’énergie du rayonnement de freinage pour une différence de potentiel de
90 kV. La flèche verticale indique l’énergie moyenne du spectre (de 1/3 à 1/2 de l’énergie maximale) [8].

2.1.2.1.3 Raies caractéristiques

En plus de l’interaction avec le champ coulombien du noyau, les électrons ont la possibilité d’interagir
par collision avec les électrons du cortège électronique des atomes de la cible. Un électron incident dont
l’énergie cinétique est égale à l’énergie de liaison d’une couche électronique peut éjecter un électron de
cette couche électronique de l’atome cible, l’espace laissé vacant va alors être comblé par un électron d’une
couche supérieure d’énergie de liaison plus faible et un rayon X d’énergie caractéristique va être émis (figure
I.8a). Ce phénomène, appelé fluorescence X, va produire des raies caractéristiques dont l’énergie dépend
du matériau de la cible, qui se superposent au spectre continu. À titre d’exemple, les principales raies X
caractéristiques du tungstène sont synthétisées dans le tableau I.1.

Ainsi le spectre produit par le tube à rayons X est la combinaison de ces deux phénomènes auxquels
s’ajoute une filtration des faibles énergies de rayons X. Un exemple de spectre de tube à rayons X pour
une tension de 90 kV est présenté figure I.8b.
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Table I.1 – Raies X caractéristiques du tungstène [9].

Raies X Énergie (keV)
Kα1 59,32
Kα2 57,98
Kβ1 67,24
Kβ2 68,40
Lα1 8,39
Lα2 8,33
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(a) Schématisation du phénomène de fluorescence X.
Un électron incident entre en collision avec un électron
de la couche K de l’atome cible [8].
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(b) Exemple de spectre de rayons X issu d’un tube à
rayons X alimenté à 90 kVp et prenant en compte sa
filtration inhérente [8].

Figure I.8

L’énergie moyenne Emoy du spectre de rayons X est environ égale aux deux tiers de son énergie maximale
Emax. Le tableau I.2 résume les caractéristiques typiques utilisées pour générer le faisceau de rayons X en
radiologie interventionnelle.

Table I.2 – Caractéristiques typiques d’un faisceau de rayons X en radiologie interventionnelle [10].

Paramètres Intervalle
Tension de pointe (kVp) 60-120 kV
Intensité du tube RX 5-1000 mA
Filtration permanente 4,5 mmAl
Filtration additionnelle 0,2-0,9 mmCu
Durée d’un pulse 1-20 ms
Fréquence des pulses 1-30 Hz

2.1.2.2 Effet talon d’anode

L’effet talon d’anode 11, correspond à l’asymétrie de l’intensité des rayonnements émis par le tube à
rayons X (figure I.9). Cet effet est causé par l’auto-atténuation des rayons X traversant le matériau de
l’anode après leur production. Cette atténuation varie en fonction de l’angle d’émission des rayons X, elle
sera plus faible lorsque la trajectoire de ces derniers est orientée vers la cathode et plus forte vers le côté
de l’anode.
11. Terme anglais : Anode heel effect
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Figure I.9 – Schématisation de l’effet talon d’anode [8].

La figure I.10a présente le placement du tube à rayons X dans la machine Philips FD20, l’axe anode-
cathode du tube est similaire à l’axe tête-pieds du patient lorsque l’arceau n’est pas en rotation, avec la
cathode en direction des pieds du patient.

(a) Placement du tube à rayons X et de la fil-
tration additionnelle dans la machine Philips
Allura Xper FD20 [3].

e– 80 keV 15°

180°

150°

120°

90°
80% 90% 100%

Distribution isotrope

Centre du faisceau

Agé

Neuf

(b) Distribution de l’intensité des rayons X générés par des électrons
de 80 keV sur une anode inclinée de 15° dans un tube à rayons X à
anode tournante. Le faisceau est filtré par 22,5 mmAl [11].

Figure I.10

L’effet talon d’anode provoque une réduction de 20 à 30% de l’intensité des rayons X sur l’axe cathode-
anode par rapport au centre du faisceau. Cet effet est cependant compensé en pratique par les détecteurs
modernes [12]. Cet effet induit cependant un biais dans les reconstructions dosimétriques [13]. C’est pour-
quoi l’AIEA 12 recommande que les mesures par dosimètre soient effectuées aussi proche que possible du
centre du faisceau afin de minimiser cet effet [14].

12. Acronyme de Agence Internationale de l’Énergie Atomique appelée International Atomic Energy Agency (IAEA) en
anglais.
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2.1.2.3 Qualité du faisceau

Les normes (IEC [15]) imposent que les spectres de rayons X soient comparables d’une machine à
l’autre. Chaque spectre est caractérisé par une « qualité de faisceau », ainsi les spectres de même qualité
auront des caractéristiques similaires. Il est évident que la mesure spectrale est la meilleure manière de
comparer des spectres de rayons X, mais ces mesures sont difficiles à réaliser avec précision. Pour faciliter
la caractérisation du faisceau en routine, la qualité du rayonnement se base sur différents paramètres tels
que le matériau de l’anode, la tension du tube, la filtration, la couche de demi-atténuation, le coefficient
d’homogénéité, l’énergie effective, etc.

2.1.2.3.1 Couche de demi-atténuation

La couche de demi-atténuation (CDA) est l’épaisseur d’absorbeur nécessaire pour réduire le débit de
kerma dans l’air de la moitié de sa valeur dans le faisceau non atténué [8]. De manière similaire, la seconde
couche de demi-atténuation est l’épaisseur réduisant de 75% le débit de kerma dans l’air. Le résultat de la
division de la première CDA par la seconde CDA est appelé coefficient d’homogénéité. Pour deux faisceaux
ayant le même débit de kerma dans l’air, celui ayant la CDA la plus élevée contiendra le moins de basses
énergies (spectre « plus dur »). La CDA donne ainsi une information sur la dureté d’un faisceau de rayons
X. Il est possible que deux spectres différents aient la même CDA, ainsi pour caractériser un faisceau il est
nécessaire d’associer à cette grandeur la seconde CDA ou la valeur de tension du tube.

La documentation officielle de la machine Philips Allura FD20 indique que la CDA d’un faisceau de
100 kVp sans filtration additionnelle doit être comprise entre 4 et 4,8 mmAl [16]. Les CDA recensées dans
la littérature pour la Philips Allura FD20 sont présentées dans le tableau I.3.

Table I.3 – Synthèse des couches de demi-atténuation recensées dans la littérature pour la machine
Philips Allura FD20 et de la filtration permanente totale du faisceau associée (ftot). Filtration permanente
reconstruite via SpekCalc [17].

Référence CDA ftot
Iqeilan (2006) 3,8 mmAl (85 kVp) 4,04 mmAl
Garzón (2016) 3,6 mmAl (80 kVp) 4,10 mmAl

2.1.2.3.2 Énergie efficace

L’énergie efficace d’un spectre de rayons X est équivalente à la valeur de l’énergie d’un faisceau mono-
chromatique. Cette grandeur se calcule à partir de la loi d’atténuation en utilisant l’épaisseur et le matériau
de la CDA pour retrouver le coefficient d’atténuation « moyen » du spectre.

2.1.2.4 Filtration du faisceau

Le faisceau de rayons X émis par la machine Philips Allura FD20 est atténué par différents éléments
avant de sortir de la tête d’irradiation. La partie de cette filtration induite par les éléments présents dans
la tête d’irradiation est dite permanente. La filtration ajoutée de manière automatique par la machine afin
d’optimiser la qualité d’image est dite additionnelle. La filtration totale du faisceau est la somme de la
filtration permanente et de la filtration additionnelle de la machine.

2.1.2.4.1 Filtration permanente

La filtration permanente est composée de la filtration inhérente au tube à rayons X ainsi que de la
filtration des différents éléments de la tête d’irradiation.

11
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Le tube de modèle « MRC 200 GS 407 » possède une filtration inhérente de 2,5 mmAl à 75 kVp pour
un faisceau de CDA de 3,5 mmAl [5].

La filtration permanente induite par les éléments dans le faisceau de rayons X (à 75 kVp et à 3,5 mmAl
de CDA) est [4] :
— Chambre à transmission : entre 0,2 et 0,5 mmAl,
— Couvercle du tube à rayons X : entre 0,1 et 0,2 mmAl,
— Collimateur : 0,1 mmAl.

Il est indispensable de prendre en compte l’atténuation de ces éléments dans la filtration permanente du
faisceau. La littérature fait état d’une filtration permanente du faisceau des machines Philips Allura FD20
très variable (tableau I.4). Cette différence de filtration permanente entre les machines montre qu’il est
indispensable de la caractériser expérimentalement.

Table I.4 – Synthèse des filtrations permanentes totales (en équivalent aluminium) du faisceau de la
machine Philips Allura FD20 retrouvées dans la littérature.

Référence Filtration permanente
Garzón et al. (2015) 2,5 mmAl
Suzuki et al. (2011) 2,7 mmAl
Messaris et al. (2012) 3,0 mmAl
Omar et al. (2016) 3,5 mmAl
Wemmert (2014) 3,7 mmAl

2.1.2.4.2 Filtration additionnelle

Les systèmes Allura Xper déterminent la filtration additionnelle à utiliser en fonction du programme
clinique sélectionné, du niveau de dose de la fluoroscopie et du type de patient (cf tableau I.5).

Table I.5 – Catégories de patients disponibles dans les systèmes Philips Allura Xper [25].

Type de patient
(terme anglais) Poids (kg)

Baby < 5
Child 5-15
Child 5-40
Very small 40-55
Small 55-70
Normal 70-90
Large > 90

Un fois sélectionnée par la machine, la filtration additionnelle ne variera plus durant l’évènement
d’irradiation, même si l’atténuation du patient change.

La machine Philips ALLURA FD20 possède trois filtrations additionnelles, présentées sur le tableau
I.6 et visibles sur la figure I.10a [5, 3, 25].

Table I.6 – Filtrations additionnelles de la machine Philips Allura Xper FD20 [25, 22]

Numéro Filtration additionnelle réelle Équivalent mmAl (75 kVp/CDA 3,5 mmAl) Équivalent mmCu
0 0 mmCu + 0 mmAl 0 0
1 (high dose) 0,1 mmCu + 1,0 mmAl 4,0 0,2
2 (medium dose) 0,4 mmCu + 1,0 mmAl 11,0 0,5
3 (low dose) 0,9 mmCu + 1,0 mmAl 21,5 1,0

12
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2.1.3 Détection des rayons X

Aujourd’hui, la plupart des dispositifs de fluoroscopie utilisent des capteurs plans numériques 13 pour
la détection des rayons X. Ainsi la technologie des intensificateurs d’image, plus ancienne, ne sera pas
abordée dans cette section.

La technologie des capteurs plans repose sur une grille de transistors en couches minces 14 appelés
dexels. Les grilles de dexels peuvent être de forme carrées ou rectangulaires. Il existe deux modes de
détection des rayons X :
— Le premier mode consiste en une détection directe des rayonnements, ces derniers produisent une

charge en interagissant avec le semi-conducteur en sélénium du dexel.
— Le deuxième mode repose sur une détection indirecte, où les rayons X sont convertis en lumière par

une couche de phosphore jouxtant une photodiode convertissant la lumière induite par le rayonne-
ment incident en charge. La charge produite par les dexels est proportionnelle au flux de rayons X.

Détecteur

FDXD

Surface mécanique

du détecteur

Grille

anti-di�usion

Couche sensible

aux rayons X

Figure I.11 – Schéma du capteur plan du système Philips Allura Xper FD20 (FDXD : flat dynamic
(digital) X-ray image detector) [5].

Une prise de vue en haute résolution nécessite une petite taille de dexels, généralement de 100 à 150 µm.
Par exemple la taille des dexels du capteur plan de la machine Philips Allura Xper FD20 (figure I.11) est
de 154×154 µm avec une résolution maximale de 2k (2480×1920) [3]. Les capteurs plans ont la possibilité
de modifier leur résolution en groupant plusieurs dexels pour n’en former qu’un seul. L’acquisition de
séquences d’images par fluoroscopie s’effectue généralement sous une résolution moins élevée [8].

2.1.3.1 Détection en sortie de tube

Une chambre d’ionisation à mesure par transmission destinée à mesurer le produit kerma surface du
faisceau est montée dans la tête d’irradiation des systèmes Philips Allura FD20 (figure I.12) [16]. La
chambre est placée sur le dispositif de collimation de la machine et ses dimensions lui permettent de
recouvrir toute la surface du faisceau Cette chambre est capable de mesurer un débit de produit kerma
surface allant de 3 à 3× 105 mGy.cm2/s avec une incertitude de 30%. La mesure de cette chambre permet
aussi de reconstruire le kerma dans l’air incident au point de référence fourni par la machine [26].

2.1.4 Contrôle automatique de l’exposition

Sur les machines modernes, afin de garder le rapport signal sur bruit des images aussi constant que
possible, les caractéristiques du faisceau de rayons X sont gérées par un système de contrôle automatique
de l’exposition, appelé module AERC 15.
13. Terme anglais : flat panel detector
14. Terme anglais : Thin Film Transistor (TFT)
15. Acronyme anglais pour : Automatic Exposure Rate Control

13



CHAPITRE I. RADIOLOGIE INTERVENTIONNELLE ET DOSIMÉTRIE

(a) Chambre à transmission d’une machine
Philips Allura.

(b) Chambre à transmission montée sur le dis-
positif de collimation d’une machine Philips
Allura.

Figure I.12

Dans le cas où la zone irradiée passe d’une région faiblement dense, atténuant peu les rayons X, à une
région plus dense, l’intensité des rayonnements arrivant au détecteur va diminuer. Cette diminution est
mesurée en temps réel par le module AERC qui va alors modifier les paramètres de l’exposition afin de
conserver la qualité d’image.

Plusieurs paramètres sont gérés par le module AERC. La pénétrabilité du faisceau est modifiée via la
tension du tube à rayons X (kVp) et le flux du faisceau est modulé par l’intensité du courant appliqué au
tube à rayons X (mA). Dans le cas d’un faisceau pulsé, le module va faire varier la taille du pulse (nombre
de pulses par seconde) et la hauteur des pulses via l’intensité appliquée au tube à rayons X. Dans le cas où
la fonction zoom de la machine est utilisée, le module augmentera l’intensité des rayonnements afin que le
flux de photons par pixel de l’image zoomée reste constant. Les modifications apportées au faisceau par le
module AERC sont prédéterminées et sont fonction du mode d’opération sélectionné [8]. Par exemple la
machine Philips Allura Xper FD20 utilise le module appelé EPX 16 générant automatiquement les valeurs
de différents paramètres (kVp, mA, filtration) [27].

Le choix des paramètres est régi par la conservation du rapport signal sur bruit de l’image quel que soit
l’épaisseur de la zone du patient à imager. Cette conservation se fait au détriment soit d’une augmentation
de la dose du patient, soit d’une diminution du contraste de l’image. Si le mode d’opération choisi par
l’utilisateur privilégie le contraste de l’image, le module AERC va augmenter le flux de rayons X du faisceau
via l’intensité appliquée au tube à rayons X et ainsi augmenter le contraste au détriment d’une dose patient
plus élevée. Dans le cas d’un mode d’opération « faible dose », le système privilégiera une augmentation
de la tension du tube à rayons X, permettant à un plus grand nombre de rayons X de traverser le patient
tout en conservant la dose patient à un niveau faible.

Dans la pratique la tension et l’intensité du tube à rayons X sont augmentées ensemble. La figure I.13
illustre la combinaison kVp/mA utilisée par le module AERC en fonction du mode d’image sélectionné par
l’opérateur.

2.1.5 Acquisition de l’image

Les équipements de fluoroscopie possèdent deux modes différents d’acquisition d’images. Le premier
est destiné au placement du faisceau dans la zone à imager et le second a pour but l’acquisition d’images
nécessaires au traitement et/ou au diagnostic. Ces modes sont respectivement appelés fluoroscopie et
fluorographie.

16. Acronyme anglais pour : Examination Programmed X-ray parameters
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Figure I.13 – Illustration de la combinaison kVp/mA utilisée par le module AERC en fonction du mode
sélectionné par l’utilisateur, allant du mode haut contraste au mode faible dose [8].

2.1.5.1 Fluoroscopie

La fluoroscopie, aussi appelée scopie, est un mode de prise de vue servant au placement de la zone à
imager dans le faisceau de rayons X ainsi qu’au guidage des instruments à l’intérieur du corps du patient.

Les images issues de ces acquisitions n’ont pas vocation à être sauvegardées. Aujourd’hui les systèmes
récents peuvent stocker les dernières secondes de scopie, permettant une relecture de ces images en boucle,
évitant ainsi de relancer une nouvelle prise de vue.

Pour augmenter la qualité d’image, les machines modernes émettent les rayons X de manière pulsée
afin de réduire le flou de mouvement et dans certains cas réduire la dose par image. Comme illustré par la
figure I.14, a contrario du mode continu où les rayonnements X sont toujours actifs durant l’irradiation, le
mode pulsé n’émet des rayonnements que pendant un laps de temps d’intégration de l’image. Ici pour un
taux de rafraichissement de 30 images par seconde (ips), la durée d’intégration de l’image par le détecteur
ne sera pas de 33 ms mais de 8 ms. Ainsi le même flux de rayons X sera envoyé mais le fait d’utiliser des
pulses permet d’améliorer la qualité d’image en réduisant le flou de mouvement. Certaines procédures ne
nécessitent pas une visualisation à haute résolution temporelle, il est ainsi possible de moduler le nombre
d’images par seconde (généralement de 3,75 à 30 ips) afin de minimiser l’exposition du patient
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Figure I.14 – Illustration de l’évolution du courant du tube en fonction du temps pour trois modes de
fluoroscopie [8].
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2.1.6 Tailles de champ

La machine Philips ALLURA FD20 possède un détecteur de dimension 42 × 52 cm2 dont la taille
maximale de champ de vue est de 30 × 38 cm2 (48 cm de diagonale) [3]. Les différentes tailles de champ
disponibles sur la machine Philips Allura FD20 sont recensées dans le tableau I.7.

Table I.7 – Tailles de champ de la machine Philips Allura Xper FD20 [3, 5, 22].

Diagonale (cm) Taille du champ de zoom (cm) Diagonale (cm2) Taille de zoom DICOM
Nominal 48 (18,9 inch) 30× 38 48,4 29,3× 37,5
Zoom 1 42 (16,5 inch) 30× 30 42,4 30,0× 30,0
Zoom 2 37 (14,6 inch) 26× 26 36,7 26,9× 26,9
Zoom 3 31 (12,2 inch) 22× 22 31,1 22,0× 22,0
Zoom 4 27 (10,6 inch) 19× 19 26,9 18,4× 18,4
Zoom 5 22 (8,7 inch) 16× 16 22,6 15,6× 15,6
Zoom 6 19 (7,5 inch) 13,5× 13,5 19,1 13,4× 13,4
Zoom 7 15 (6,9 inch) 11× 11 15,6 10,6× 10,6

2.1.7 DICOM

Le premier effort de standardisation pour unifier et faciliter les transferts des images numériques et des
informations concernant leurs acquisitions générées par les machines d’imagerie médicale a été fourni en
1985 conjointement par l’American College of Radiology (ACR) et le National Electrical Manufacturers’
Association (NEMA). Cependant, c’est en 1993 avec une révision de ce standard, alors renommé en DICOM
(Digital Imaging and Communications in Medicine), que le format a commencé à être adopté par les
fabricants. Aujourd’hui ce format de fichier de sortie est internationalement reconnu comme standard et il
est respecté par tous les constructeurs.

En radiologie interventionnelle, par défaut seules les prises de vues par graphie sont enregistrées sous
forme de fichier DICOM, les prises de vue par scopie ne le sont que si l’utilisateur le choisit.

2.1.7.1 RDSR

L’objectif initial des DICOM était de standardiser l’échange des images elles-mêmes. Cependant cer-
taines données, telles que les électrocardiogrammes ou les données de spectroscopie par résonance ma-
gnétique, peuvent être exploitées de la même manière que les images. Elles sont intégrées dans le format
DICOM appelé structured report. Les données des interventions relatives à la dose sont intégrées dans le
format DICOM Radiation Dose - Structured Reporting (RDSR) [28].

Depuis la seconde édition de la norme IEC 60601-2-43 [29] en 2010, le support du format DICOM RDSR
est obligatoire sur toutes les nouvelles machines de radiologie interventionnelle. Ceci afin d’uniformiser et
de faciliter l’accès aux données des procédures. Depuis 2014 le format RDSR pour la radiographie et
radioscopie est encadré par la norme IEC 61910-1 [30].

Les données contenues dans les RDSR sont organisées en arborescence avec des catégories bien définies.
À chaque nouvelle acquisition d’images, un évènement d’irradiation est créé. Au sein de chaque évènement
est stocké la dose et les informations géométriques de l’irradiation (rotation de l’arceau, position de la
table, . . . ). Une synthèse des paramètres utilisés dans les fichiers RDSR de radiologie interventionnelle est
présentée dans le tableau IV.1 du chapitre IV.
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3 Interactions rayonnement-matière

Les interactions des rayonnements ionisants avec la matière considérées dans cette partie se limiteront
aux particules et aux énergies intervenant en imagerie médicale par fluoroscopie. Ces interactions sont régies
par des probabilités d’interaction, liées aux sections efficaces d’interaction, qui dépendent de l’énergie du
rayonnement et de la nature du milieu.

3.1 Section efficace

La probabilité d’occurrence d’un processus d’interaction entre un rayonnement et la matière est carac-
térisée par un coefficient d’interaction appelé section efficace (σ) exprimé en barn (b) 17. Il s’agit d’une
grandeur additive, et si une particule peut effectuer plusieurs types interactions à une énergie et dans
un matériau donné, sa section efficace totale (σ) se décomposera en la somme des sections efficaces des
différentes interactions (σi) :

σ =
∑
i

σi (I.1)

3.2 Interactions photon-matière

Les photons sont considérés comme des rayonnements indirectement ionisants. En effet, leur énergie
sera déposée dans la matière par l’intermédiaire des électrons créés lors des interactions. L’utilisation du
terme photon dans le contexte de la radiologie interventionnelle se réfère au rayonnement X. En fonction de
leur énergie, les rayons X sont classées en deux catégories : les rayons X mous, peu pénétrants et d’énergie
inférieure à quelques keV (5 à 10 keV) et les rayons X durs, d’énergie pouvant atteindre quelques dizaines
de MeV, plus fortement pénétrant dans la matière.

En radiologie interventionnelle, la gamme d’énergie des rayons X utilisée pour imager le corps humain
s’échelonne de 10 à 150 keV. Dans cette gamme d’énergie, les rayonnements X vont interagir avec la matière
principalement selon trois processus d’interaction : diffusion élastique (diffusion Rayleigh), diffusion inélas-
tique (diffusion Compton) et absorption (effet photoélectrique). La section efficace totale du rayonnement
X dans un matériau et à une énergie donnée peut se décomposer en :

σ = σRayleigh + σCompton + σPhotoélectrique (I.2)

La figure I.15 présente les section efficaces des différents processus d’interaction du rayonnement X dans
les tissus mous 18 définis par l’ICRU 19 dans son rapport 33 [31] en utilisant la base de donnée EPDL97
[32].

3.2.1 Diffusion Rayleigh

La diffusion Rayleigh, aussi appelée diffusion élastique, est une interaction au cours de laquelle le photon
incident va interagir avec le nuage électronique de l’atome et le faire osciller autour du noyau, créant ainsi
un dipôle électrique. Ce dipôle réémet immédiatement un photon d’énergie similaire au photon incident
avec une direction dont l’angle augmente avec l’énergie de ce dernier. Ce phénomène est illustré figure I.16.

Ce type de diffusion intervient essentiellement à des faibles énergies de rayons X et pour des matériaux
de haut Z. Par exemple la probabilité de diffusion Rayleigh dans les tissus mous est d’environ 10% à 30 keV

17. 1b = 10−28m2

18. Matériau tissu équivalent de densité 1 et composé d’oxygène à 76,2%, de carbone à 11,1%, d’hydrogène à 10,1% et
d’azote à 2,6% [31].
19. Acronyme anglais pour International Commission on Radiation Units and Measurements
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Figure I.15 – Évolution des sections efficaces en fonction de l’énergie pour les processus d’interaction du
rayonnement X dans les tissus mous définis par le rapport 33 de l’ICRU [31].
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Figure I.16 – Schématisation de la diffusion Rayleigh [8].

et d’environ 5% à 70 keV. L’angle de diffusion moyen diminue avec l’augmentation de l’énergie du photon
incident.

3.2.2 Diffusion Compton

La diffusion Compton, aussi appelée diffusion inélastique, a lieu lorsqu’un photon entre en interaction
avec un électron de la couche de valence d’un atome. Une partie de l’énergie du photon incident est trans-
mise à l’électron ainsi éjecté du noyau et l’autre partie est emportée par le photon diffusé. Ce phénomène
est illustré figure I.17.

En considérant l’énergie de liaison de l’électron négligeable devant l’énergie du photon incident (Ei),
l’énergie du photon diffusé (Ed) est régie par la loi de conservation de l’énergie et de l’impulsion :

Ed = Ei

1 + Ei
E0

(1− cos θ)
(I.3)

avec θ l’angle de diffusion du photon diffusé et E0 l’énergie de l’électron au repos (511 keV).

La probabilité de diffusion Compton par atome de matériau dépend directement du nombre d’électrons
de l’atome. Ainsi cette dernière augmente linéairement avec le Z du matériau. De manière générale, la
section efficace Compton diminue progressivement avec l’augmentation de l’énergie du photon incident.
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Figure I.17 – Schématisation de la diffusion Compton [8].

La distribution angulaire des photons diffusés est prédite par la formule de Klein-Nishina [33]. Cette
formule exprime la section efficace différentielle de diffusion du photon dans l’angle solide compris entre Ω
et Ω + dΩ :

dσc

dΩ = Zr2
0

(
1

1 + α (1− cos θ)

)2(1 + cos2 θ

2

)(
1 + α2 (1− cos θ)2

(1 + cos2 θ) [1 + α (1− cos θ)]

)
(I.4)

avec α ≡ Ei/E0 et r0 le rayon classique de l’électron 20.

La distribution angulaire des rayons X est illustrée figure I.18. Plus l’énergie du photon incident aug-
mente, plus le photon diffusé aura une probabilité d’être éjecté vers l’avant avec un angle réduit.
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Figure I.18 – Distribution de probabilité de l’angle d’éjection du photon diffusé par effet Compton pour
plusieurs énergies de photon incident dans les tissus [8]. Courbes normalisées selon leur maximum respectif.

La section efficace totale Compton σc est déterminée en intégrant l’équation I.4 sur tout l’espace et en
prenant en compte tous les électrons de l’atome :

σc = Z

∫
Ω

dσc

dΩ dΩ (I.5)

20. r0 = 2,8179 fm
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Cette section efficace peut être exprimée par la relation de proportionnalité suivante :

σc ∝
Z

Ei
(I.6)

La diffusion Compton est le phénomène prépondérant aux énergies de rayons X utilisées en radiologie
interventionnelle. Les photons issus de ce type d’interaction sont sources de bruit et de dégradation du
contraste des images lorsqu’ils sont détectés.

3.2.3 Effet photoélectrique

L’effet photoélectrique est un processus d’absorption se produisant lors de l’interaction d’un photon
incident avec un électron du cortège électronique d’un atome. Le photon est absorbé et l’électron est
éjecté du cortège électronique de l’atome. Cet électron est appelé photoélectron. L’énergie cinétique de ce
photoélectron (Ee−) est la résultante de l’énergie du photon incident (Eγ) à laquelle est soustraite l’énergie
de liaison de la couche où orbitait l’électron (El) :

Ee− = Eγ − El (I.7)

La plupart des photoélectrons sont émis dans la direction de polarisation du photon incident. Ce
maximum se déplace vers l’avant lorsque l’énergie du photon augmente. L’atome se trouvant ionisé, un
électron d’une couche externe va venir combler la place de l’électron manquant sur la couche interne,
provoquant une libération d’énergie. Cette libération d’énergie peut se traduire par émission d’un électron
Auger (éjection d’un électron provenant des couches externes de l’atome) ou d’un rayon X caractéristique
(phénomène appelé fluorescence X). Ces phénomènes sont illustrés figure I.19.
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Figure I.19 – Effet photoélectrique d’un photon incident de 100 keV sur un atome d’iode. Seul le phéno-
mène de fluorescence X est présenté, la production d’électrons Auger n’est pas représentée [8].

Pour qu’un photon incident effectue une interaction photoélectrique avec un électron d’une certaine
couche atomique, il est nécessaire que son énergie soit supérieure à l’énergie de liaison de cette couche.

L’effet photoélectrique est le mode d’interaction dominant pour les photons de faible énergie. Il n’existe
aucune équation analytique décrivant la section efficace de l’effet photoélectrique (σPE) pour toutes les
énergies de photon et tous les Z. Mais σPE suit néanmoins la relation suivante :

σPE ∝
Zn

E3,5
γ

(I.8)
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Avec n variant entre 4 et 5 selon la gamme d’énergie d’intérêt du photon incident. La forte dépendance
de la section efficace avec le numéro atomique explique pourquoi les matériaux à haut Z (comme le plomb)
sont utilisés dans le blindage des rayons X.

3.2.4 Atténuation des rayons X

3.2.4.1 Coefficient d’atténuation

À l’échelle macroscopique, l’atténuation des particules non chargées d’une certaine énergie dans un
matériau s’exprime par le coefficient d’atténuation massique, µ/ρ [34]. Il est calculé par l’équation suivante :

µ

ρ
= 1
ρ dl

dN
N

(I.9)

où dN/N est la fraction moyenne des particules interagissant en traversant une épaisseur de matériau dl
de masse volumique ρ. Le coefficient d’atténuation massique est exprimé en m2.kg−1 ou généralement en
cm2.g−1. La grandeur µ est appelée coefficient d’atténuation linéaire et est exprimée en cm−1. La produit
µdl représente la probabilité qu’a une particule non chargée d’interagir dans une épaisseur de matériau dl.

Le coefficient d’atténuation massique est relié à la section efficace par l’équation :

µ

ρ
= NA

M
σ (I.10)

où NA est la constante d’Avogadro et M la masse molaire du matériau. Ainsi l’équation I.2 peut être
réécrite comme :

µ = µRayleigh + µCompton + µPhotoélectrique (I.11)

et la figure I.15 peut elle aussi être exprimée selon les coefficients d’atténuation massiques (figure I.20).
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Figure I.20 – Évolution des coefficients d’atténuation massiques en fonction de l’énergie des photons pour
les processus d’interaction du rayonnement X dans les tissus mous définis dans le rapport 33 de l’ICRU
[31].

Le libre parcours moyen λ des photons dans un milieu est défini par :

λ = 1
µ

(I.12)
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3.2.4.2 Coefficient massique de transfert en énergie

Le coefficient massique de transfert en énergie d’un matériau, noté µtr/ρ, caractérise l’énergie moyenne
transférée aux particules chargées par interaction des particules non chargées en traversant une certaine
épaisseur de matériau [34]. Ce coefficient est exprimé en cm2.g−1.

3.2.4.3 Coefficient massique d’absorption en énergie

Le coefficient massique d’absorption en énergie, noté µen/ρ, caractérise l’énergie moyenne transférée et
non réémise par processus radiatifs 21 aux particules chargées par interaction des particules non chargées
en traversant une certaine épaisseur de matériau [34]. Soit :

µen

ρ
= µtr

ρ
(1− g) (I.13)

où g est la fraction d’énergie cinétique transférée aux particules chargées perdue par processus radiatifs,
grandeur dépendante du matériau et de l’énergie du rayonnement.

Cependant à la gamme d’énergie de rayons X utilisée en radiologie interventionnelle et dans les milieux
de faible numéro atomique (tel que le tissu) la perte d’énergie par processus radiatifs est très petite. Ainsi
il est possible d’approximer :

µen

ρ
∼=
µtr

ρ
(I.14)

3.3 Interactions électron-matière

Les rayons X vont ioniser la matière de manière indirecte. C’est au travers des électrons produits dans
les interactions photon-matière que leur énergie sera déposée au sein du milieu. Les électrons, au contraire
des rayonnements neutres, ne sont pas absorbés par le milieu lors de leurs interactions, mais vont ralentir
progressivement par transfert d’énergie cinétique successifs jusqu’à leur arrêt.

En traversant la matière, les électrons vont interagir avec les atomes du milieu, soit avec les électrons du
cortège électronique, soit avec leurs noyaux. Plusieurs types d’interaction vont en résulter : l’électron peut
perdre son énergie cinétique par collision inélastique avec un électron orbital (via excitation et ionisation)
ou par pertes radiatives (via émission de rayonnement électromagnétique), mais il peut aussi changer de
direction par collision élastique.

La perte d’énergie et la diffusion d’une particule chargée sont respectivement décrites par le pouvoir
d’arrêt et le pouvoir de diffusion.

3.3.1 Pouvoir d’arrêt

Le pouvoir d’arrêt linéaire S représente la perte d’énergie de la particule chargée (dE) par unité de
longueur de parcours dans le matériau (dx) :

S = −dE
dx

(I.15)

exprimée en J.m−1 ou MeV.cm−1.

Le pouvoir d’arrêt linéaire total est la somme des pouvoirs d’arrêts par collision (Scol) et radiatif (Srad) :

S = Scol + Srad (I.16)

21. Bremsstrahlung et rayonnement de fluorescence
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Le ratio des pertes d’énergie peut être approximé comme [35] :

Srad

Scol
∼=
EZ

700 (I.17)

avec E l’énergie de l’électron en MeV et Z le numéro atomique des atomes du milieu.

3.3.1.1 Pouvoir d’arrêt massique

Le pouvoir d’arrêt massique, noté S/ρ, représente l’énergie perdue moyenne dE par une particule
chargée traversant une distance dl dans un matériau de masse volumique ρ [34].

S

ρ
= −1

ρ

dE
dl (I.18)

cette grandeur est exprimée en J.m2.kg−1 ou en MeV.cm2.g−1.

3.3.2 Transfert linéique d’énergie

Le transfert linéique d’énergie 22 (TLE) L∆ est défini pour un milieu et une particule chargée d’énergie
donnée comme l’énergie moyenne perdue par interaction électronique dE∆ sur un trajet dl [34] :

L∆ = dE∆

dl (I.19)

cette grandeur est exprimée en J.m−1 ou en keV.µm−1. ∆ est la limite d’énergie transférée dans le milieu
par les particules secondaires. Ainsi :

L∆ = S si ∆→∞ (I.20)

3.3.3 Interactions avec un électron orbital

Les pertes d’énergie par collision font référence aux forces coulombiennes agissant sur l’électron passant
dans le champ électrique généré par les électrons orbitaux.

Le phénomène d’excitation se produit lorsque l’électron incident transfert une partie de son énergie aux
électrons du cortège électronique du matériau (l’énergie transférée est inférieure à l’énergie de liaison de
ces derniers), leur permettant d’accéder à état excité de plus haut niveau d’énergie. L’électron ainsi excité
va se désexciter pour revenir à un plus bas niveau d’énergie en émettant l’excédent d’énergie sous forme
d’un rayonnement électromagnétique (X, UV) ou d’un électron Auger.

Le phénomène d’ionisation intervient dans le cas où l’énergie transférée est supérieure à l’énergie de
liaison de l’électron du cortège, provoquant ainsi l’éjection de l’électron de l’atome.

Dans les tissus environ 70% du dépôt d’énergie des électrons énergétiques se produit par ionisation.

3.3.3.1 Pouvoir d’arrêt par collision Scol

La perte d’énergie due aux collisions (excitation et ionisation) s’exprime par la formule de Bethe et
Bloch [35] :

Scol = 2πe4NZ

m0v2

(
ln m0v

2E

2I2 (1− β2) − (ln 2)
(

2
√

1− β2 − 1 + β2
)

+
(
1− β2)+ 1

8

(
1−

√
1− β2

)2
)

(I.21)

22. En anglais : Linear Energy Transfert (LET)
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avec β ≡ v/c, v est la vitesse de l’électron incident, e la charge élémentaire, N la densité numérique des
électrons du matériau, Z le numéro atomique du matériau, m0 la masse de l’électron au repos et I le
potentiel d’ionisation moyen du matériau.

3.3.4 Interactions avec le noyau

La plupart des interactions avec le noyau atomique sont élastiques, cependant l’électron peut subir une
interaction inélastique avec le noyau appelée interaction radiative. L’interaction radiative fait référence à
l’attraction coulombienne subie par l’électron passant dans le champ électrique généré par les protons d’un
atome du milieu. La trajectoire de l’électron va se trouver déviée et ce dernier va subir une décélération.
D’après l’électromagnétisme classique, afin de respecter la conservation de l’énergie, une particule chargée
subissant une décélération va émettre un rayonnement X (figure I.21). Le rayonnement X émis au freinage
de l’électron est appelé Bremsstrahlung.
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freinage

Attraction

coulombienne

Figure I.21 – Illustration du phénomène de rayonnement de freinage [8].

L’émission de rayonnement de freinage par un atome est proportionnelle au carré du numéro atomique
du milieu. Le spectre d’énergie créé par le rayonnement de freinage a déjà été discuté dans la section
I.2.1.2.1.1.

3.3.4.1 Pouvoir d’arrêt radiatif Srad

La perte d’énergie due au processus radiatif d’un électron d’énergie incidente E suit la formule suivante
[35] :

Srad = N · E · Z (Z + 1) e4

137m2
0c

4

(
4 ln

(
2E
m0c2

)
− 4

3

)
(I.22)

avec e la charge élémentaire, N la densité numérique des électrons du matériau, Z le numéro atomique du
matériau et m0c

2 l’énergie de l’électron au repos.

3.3.5 Parcours

En traversant la matière les électrons vont suivre un trajet sinueux suite aux excitations ou ionisations
successives et perdre leur énergie de manière continue (figure I.22). Cela est dû au fait que leur masse est
égale à celles des électrons orbitaux permettant une perte conséquente d’énergie à chaque interaction.

Le parcours 23 de l’électron correspond à la longueur de la trajectoire suivie par ce dernier dans la
matière. La portée 24 de l’électron correspond à la profondeur de pénétration de ce dernier dans la matière.
Ainsi le parcours d’un électron est considérablement supérieur à sa portée. La portée effective des électrons
23. Terme anglais path
24. Terme anglais range
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Figure I.22 – Illustration du parcours d’un électron dans la matière [8].

dans un matériau peut être déterminée par l’extrapolation de la portion linéaire de la distribution des
électrons transmis en fonction de l’épaisseur de matériau absorbant (figure I.23).

I_
I0

R t

Figure I.23 – Illustration de la transmission des électrons monoénergétiques en fonction de l’épaisseur de
matériau absorbant [35]. R : portée effective. t : épaisseur de matériau absorbant.

Dans des milieu de Z légers (jusqu’à Z=13), la portée effective des électrons R peut être déterminée au
moyen de la formule semi-empirique de Katz et Penfold [36] valable pour des électrons d’énergie cinétique
E comprise entre 10 keV et 3 MeV :

R = 412 · En (I.23)
n = 1,265− 0,0954 ln (E) (I.24)

avec R exprimé en mg.cm−2 et E exprimé en MeV.

4 Effets biologiques des rayonnements ionisants

Les effets biologiques résultant d’une exposition aux radiations ionisantes sont catégorisés en deux types,
les effets stochastiques et les effets déterministes. Selon leurs délais d’apparition, les réactions biologiques
sont classées en effets précoces et effets tardifs [37].

4.1 Effets stochastiques

Un effet est dit stochastique lorsque sa probabilité d’apparition augmente avec la dose. Ces effets sont
supposés ne pas avoir de seuil d’apparition, l’altération d’un groupe de cellule ou d’une seule cellule pouvant
théoriquement induire un effet biologique. En revanche la gravité de l’effet ne dépend pas de la dose. Les
effets stochastiques sont considérés comme le principal risque pour la santé à faible dose pour le patient
et le personnel en imagerie médicale.

Ces effets, induits par des altérations de l’ADN des cellules par les radiations ionisantes, se traduisent
par des cancers ou maladies héréditaires. Ce risque a été prouvé pour des doses supérieures à 100 mSv.
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Sous ce seuil et au dessus de la dose due au fond naturel, l’ICRP postule qu’une augmentation de la
dose entraine une augmentation proportionnelle du risque d’induction des effets cancérigènes liées aux
rayonnements ionisants, appelé modèle linéaire sans seuil. Ce modèle est considéré comme étant le plus
adapté à la gestion du risque dû à l’exposition et en accord avec le « principe de précaution » [38]. L’unité
utilisé pour exprimer une dose concernant un effet stochastique est le sievert (Sv) 25 [37] (voir section I.5.3).

D’après la publication 103 de l’ICRP [38], le coefficient de risques stochastiques après l’exposition aux
rayonnements ionisants d’une population entière à un faible débit de dose est de 5,5% par sievert pour le
risque de cancers et de 0,2% par sievert pour le risque d’effets génétiques. Le risque de cancers est donc
27 fois plus élevé que le risque d’effets génétiques.

L’age moyen des patients subissant des procédures de radiologie interventionnelle est relativement
élevé, le risque d’effets stochastiques n’est ainsi pas la préoccupation prioritaire des praticiens pour les
patients âgés. En effet, la période de latence inhérente à ces effets, d’une dizaine d’années ou plus pour le
développements de la plupart des cancers, est généralement plus élevée que l’espérance de vie du patient
opéré. À l’opposé, le risque d’apparition d’effets stochastiques plus préoccupant lorsque le patient est un
enfant ou un jeune adulte. En effet, les enfants ont une espérance de vie supérieure à celle des adultes,
mais ils sont surtout deux à trois fois plus sensibles aux effets des rayonnements ionisants que les adultes.

4.2 Effets déterministes

Les effets déterministes, à la différence des effets stochastiques, apparaissent lors d’une exposition
forte et après le dépassement d’une dose seuil. La gravité de ces effets est directement corrélée avec
l’augmentation de la dose. Par convention les doses concernant les effets déterministes sont exprimées en
gray (Gy) [37] (voir section I.5.1).

Aucune altération fonctionnelle des tissus ne se produit pour une irradiation en deçà de 0,1 Gy [39]. Par
contre le risque d’effets déterministes devient de plus en plus important pour une exposition fractionnée
ou non à des doses supérieures à 0,5 Gy, notamment pour le cristallin et le système respiratoire [39].

4.2.1 Effets sur la peau

Pour le patient la peau est le principal organe impacté par les réactions tissulaires déterministes en
radiologie interventionnelle. Ces réactions apparaissent à partir de doses supérieures à 2 Gy [39]. Le tableau
I.8 résume les effets ainsi que les doses seuil et leurs délais d’apparition.

Le développement de la radiologie interventionnelle ces dernière décennies a entrainé un regain de la
préoccupation vis-à-vis de l’apparition de réactions cutanées liées aux rayonnements ionisants sur la peau
des patients. Ainsi l’identification des zones cutanées les plus exposées est devenue une problématique
majeure en radiologie interventionnelle, nécessitant à la fois de connaitre la surface de la peau irradiée
ainsi que la dose maximum absorbée par celle-ci.

4.2.2 Effets sur le cristallin

L’exposition du cristallin aux rayonnements ionisants a pour conséquence de provoquer son opacifica-
tion. Cet effet est appelé cataracte.

Plusieurs cas d’apparition de cataractes sur des praticiens interventionnels ont été rapportés dans la
littérature. La dose absorbée seuil à l’apparition d’effets déterministes (opacification et cataracte) sur le
cristallin considérée par l’ICRP est de 0,5 Gy [40, 37, 39]. Une exposition non fractionnée de 100 mGy

25. Unité : J/kg
26. ED1 : Dose estimée pour une incidence de 1%. Indiquant la quantité de radiation requise pour causer un effet observable

à seulement 1% des individus exposés à cette dose.
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Table I.8 – Synthèse de la durée et du seuil de dose approximatifs d’apparition des effets de l’exposition
aux rayonnements ionisants de la peau humaine dans les procédures utilisant la fluoroscopie. Les seuils de
dose sont considérés proche de ED1

26 [37].

Effet Dose seuil approximative (Gy) Période d’apparition
Érythème transitoire précoce 2 2 à 24 h
Réaction érythémateuse 6 ≈1,5 semaines
Dépilation temporaire 3 ≈3 semaines
Dépilation définitive 7 ≈3 semaines
Desquamation sèche 14 ≈4 à 6 semaines
Desquamation humide 18 ≈4 semaines
Ulcération secondaire 24 >6 semaines
Érythème tardif 15 8 à 10 semaines
Nécrose dermique ischémique 18 >10 semaines
Atrophie cutanée 10 >52 semaines
Télangiectasie 10 >52 semaines
Nécrose cutanée >15 >52 semaines

est jugée comme ne produisant aucun effet sur le cristallin. Aujourd’hui le seuil de dose fractionnée est
considéré similaire à celui non fractionné, mais une valeur plus élevée est plausible [37].

4.2.3 Effets sur les autres tissus

Le tableau I.9 synthétise les seuils d’apparition d’effets déterministes radio-induits pour les tissus les plus
sensibles sans prendre en compte la peau. Il n’est pas rare que lors d’interventions complexes l’exposition
des organes soit supérieure à 0,5 Gy.

Table I.9 – Synthèse des seuils d’apparition d’effets déterministes radio-induits pour les tissus les plus
sensibles (la peau n’est pas prise en compte) [41].

Seuils

Tissus Effets Exposition non
fractionnée (Gy)

Exposition fractionnée
(Gy/année)

Testicules Stérilité temporaire 0,1 0,4
Stérilité permanente 6,0 2,0

Ovaires Stérilité 3,0 >0,2

Cristallin Cataracte 0,5 0,5 (divisé par la
durée en année)

Moelle osseuse Dépression hématopoïétique 0,5 >0,4
Cœur ou cerveau Maladies circulatoires 27 0,5 0,5

4.3 Interaction des rayonnements avec les tissus

Les effets biologiques induits par les interactions des rayonnements ionisants sont séparés en deux
catégories, les effets directs et effets indirects (figure I.24).

L’effet biologique est dit direct si la particule ionisante passant à proximité d’une macromolécule
(ADN 28, ARN 29, ou protéine) induit son ionisation ou son excitation.

27. Les effets cardiovasculaires comprennent notamment ladystrophie et la fibrose myocardique, ainsi que l’athérosclérose
accélérée de certains vaisseaux sanguins majeurs [37].
28. Acide désoxyribonucléique
29. Acide ribonucléique
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L’effet biologique indirect se produit lors de la création, par l’interaction de la particule ionisante avec
le cytoplasme de la cellule, d’espèces chimiques très réactives qui vont interagir avec les macromolécules
à proximité. Sachant que la plupart des cellules de l’organisme sont composées à 70% d’eau, environ 60%
des dommages radio induits provenant des irradiations médicales sont causées par les interactions avec les
molécules d’eau [8]. L’interaction des rayonnements avec les molécules d’eau va former différentes espèces
chimiques très réactives. Dans un premier temps les molécules d’eau sont ionisées et forment H2O+ et e−.
Puis l’électron va interagir avec une nouvelle molécule d’eau pour former un anion eau (H2O+e− → H2O−).
Ces ions eau vont former des nouveaux ions ainsi que des radicaux libres (représentés avec un point à côté
de leur symbole chimique) :

H2O+ + H2O → H3O+ + ·OH (I.25)
H2O− → OH− + H· (I.26)

Les ions H+ et OH− ne produisent généralement aucun dommage biologique significatif à cause de leurs
durées de vie très courtes (∼ 10−10 secondes) et de leur tendance à se recombiner pour former de l’eau. Le
danger des radicaux libres provient du fait qu’ils peuvent se combiner pour former des molécules toxiques
pour les cellules comme le peroxyde d’hydrogène (H2O2). La majorité des effets biologiques indirects induits
par les rayons X vient des interactions du radical hydroxyle (·OH) avec les molécules importantes d’un
point de vue biologique.

−17 à 10−5

H2O H2O*H+ OH−

Ionisation et excitation
•; OH•; HO• ; H2O¯; (e ); H2O2
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Figure I.24 – Illustration des réponses physique et biologique aux rayonnements ionisants [8].

4.3.1 Efficacité biologique relative

Les effets biologiques des radiations ne dépendent pas que de la dose, des conditions environnementales
lors de l’irradiation et de la radiosensibilité de l’organisme, mais aussi de la distribution spatiale du dépôt
d’énergie au niveau moléculaire. Ce dernier paramètre peut être évalué par le transfert linéique d’énergie 30

(TLE) de la particule ionisante. Pour une même dose l’importance des effets des différents rayonnements
ionisants va varier. Afin d’évaluer l’efficacité des différents types de rayonnements et énergies, ainsi que
les transferts linéique d’énergie associés, une grandeur appelée efficacité biologique relative 31 (EBR) a été
introduite. Cette grandeur permet d’évaluer la dose nécessaire pour un rayonnement donné pour obtenir

30. En anglais linear energy transfer (TEL)
31. En anglais : relative biological effectiveness (RBE)
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le même effet biologique qu’un rayonnement de référence. Elle est définie de la manière suivante :

EBR = Dose du rayonnement de référence produisant l’effetX
Dose du rayonnement test produisant l’effet X (I.27)

La figure I.25 présente l’évolution de l’EBR en fonction de la dose déposée par des rayons X produits
par une différence de potentiel de 250 kV. Le terme « Overkill » se réfère au dépôt d’énergie en excès qui
produira nécessairement l’effet biologique maximum.

TLE (keV/µm)

8

7

6

5

4

3

2

1

0.1 1 10 100 1000

E
B

R

Rayons X de
diagnostique

Électrons de
1 keV

Neutrons
rapides

Particules
Alpha

Rayons �
Co-60

Overkill

Figure I.25 – Évolution de l’efficacité biologique relative (EBR) dans le tissu en fonction du transfert
linéique d’énergie (TLE) du rayonnement. La dose de référence est déposée par des rayons X produis à un
potentiel de 250 kV [8].

5 Dosimétrie

Les effets des rayonnements ionisants sur la matière sont évalués grâce à des grandeurs dosimétriques.
Ces grandeurs sont utilisées afin de pouvoir corréler ces effets avec la mesure physique. Elles traduisent les
processus de conversion et de dépôt de l’énergie dans la matière par les rayonnements ionisants.

5.1 Grandeurs physiques

5.1.1 Fluence

La fluence, Φ, est définie comme le rapport du nombre de particules incidentes (dN) sur l’aire (da) de
la coupe transversale d’une sphère [34], soit :

Φ = dN
da (I.28)

l’unité de la fluence est le m−2. L’utilisation d’une coupe transversale de sphère comme surface da traduit
simplement le fait que la surface considérée est perpendiculaire à la direction de chaque particule.

La fluence peut aussi être calculé comme la somme des distances parcourues par les trajectoires des
particules dl dans un volume dV :

Φ = dl
dV (I.29)
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5.1.2 Kerma

Le kerma 32, K, représente le rapport de la somme des énergies cinétiques initiales (dEtr) des particules
chargées libérées par les particules non chargées dans un élément de volume de masse dm [34], soit :

K = dEtr

dm (I.30)

Le kerma est exprimé en J.kg−1. Le nom de cette unité est le gray (Gy).

Le kerma peut aussi être calculé grâce au formules suivantes :

K = ΦEµtr

ρ
(I.31)

K =
∫

ΦEE
µtr

ρ
dE (I.32)

avec Φ la fluence des particules non chargées d’énergie E, ΦE 33 la distribution d’énergie de la fluence des
particules non chargées et µtr/ρ le coefficient massique de transfert d’énergie.

Cette dernière expression permet de calculer une valeur de kerma pour un matériau donné en un point
de l’espace d’un matériau différent. Ainsi, il est possible de calculer un kerma dans l’air à l’intérieur d’un
fantôme d’eau.

5.1.3 Énergie déposée

L’énergie déposée, notée ε, dans le matériau d’un volume donné, se calcule par la formule suivante [34] :

ε = Rin −Rout +
∑

Q (I.33)

Où ε est exprimée en joules, Rin est l’énergie radiante de toutes les particules ionisantes (chargées ou
non) entrantes dans le volume, Rout est l’énergie radiante de toutes les particules ionisantes sortantes du
volume et

∑
Q la somme des changements d’énergie au repos des noyaux et particules élémentaires se

déroulant dans le volume. Aux énergies de photons intervenant en radiologie interventionnelle, la somme∑
Q est nulle [42].

5.1.4 Dose absorbée

La dose absorbée, notéeD, est le rapport entre la somme des énergies déposées (dε) par les rayonnements
ionisants et la masse du volume de matière (dm) dans lequel l’énergie est déposée [34]. Soit :

D = dε
dm (I.34)

L’unité de la dose absorbée est le gray (Gy).

5.1.5 Approximation de la dose absorbée par le kerma

Le kerma peut être décomposé en séparant la partie issue des contributions des particules chargées
dissipant leur énergie dans le milieu de la partie conduisant à la production de photons (par rayonnement

32. Acronyme anglais pour Kinetic energy released per mass [34]
33. ΦE = dΦ/dE, unité : m−2.J−1. En anglais : energy distribution of fluence

30



CHAPITRE I. RADIOLOGIE INTERVENTIONNELLE ET DOSIMÉTRIE

de freinage). Ces deux composantes sont appelées respectivement kerma de collision Kcol et kerma radiatif
Krad. La fraction d’énergie cinétique transmise aux électrons et perdue par processus radiatifs est notée g
et appelée fraction radiative. Dans les calculs dosimétriques, la valeur moyenne de g sur la distribution en
énergie du kerma est utilisée et notée ḡ [34, 42]. Ainsi :

Kcol = K(1− ḡ) (I.35)

Sachant la fraction radiative corrélée au phénomène de Bremsstrahlung, ce facteur va dépendre de
l’énergie des électrons secondaires ainsi que du nombre de protons du noyau (Z) des atomes du matériau.
Pour les photons d’énergie inférieure à 1 MeV dans matériaux de faible Z, la fraction radiative est inférieure
à 10−3. Ainsi dans le cadre de la radiologie interventionnelle ce facteur sera négligé, induisant la relation :

K ≈ Kcol (I.36)

5.1.5.1 Équilibre des particules chargées

Les électrons secondaires produits par les photons vont effectuer un trajet non nul dans la matière avant
de déposer leur énergie dans le milieu. Ainsi, si une région est traversée par un flux d’électrons secondaires
incident similaire au flux sortant, cette région sera dite à l’équilibre des particules chargées 34. La figure
I.26 représente le kerma de collision et la dose absorbée en fonction de la profondeur dans le milieu. La
région dite de build-up est présente à la surface d’entrée des rayonnements et jusqu’à la profondeur dmax,
la dimension de cette région est similaire à la distance parcourue par les particules chargées dans le milieu.
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Figure I.26 – Illustration de l’évolution du kerma de collision et de la dose absorbée en fonction de la
profondeur dans le milieu [26].

Il est donc possible de considérer que la valeur du kerma approxime celle de la dose absorbée dans la
mesure où les pertes radiatives sont négligeables (g � 1), que l’énergie de liaison des particules chargées
soit grandement inférieure face à l’énergie cinétique des particules chargées et que le milieu se trouve à
l’équilibre des particules chargées. Dans ces conditions on admet :

D = Kcol ≈ K (I.37)

5.1.6 Conversion de la mesure dans l’air en dose dans un milieu

En imagerie médicale, la dose absorbée dans un matériau peut être mesurée avec une chambre d’ioni-
sation calibrée dans l’air sous forme de kerma dans l’air (voir section I.5.5.1.1). Aux énergies de photons
utilisées en radiologie interventionnelle il est possible de calculer la dose absorbée à la surface d’un fantôme
d’un matériau donné Dmed en utilisant la relation suivante [43, 44] :

Dmed = Mu ·Nk ·Bmed ·
(
µen
ρ

)
med,air

(I.38)

34. Terme anglais : charged-particle equilibrium (CPE)
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avecMu la lecture corrigée en température et pression de la chambre d’ionisation, Nk le facteur de calibra-
tion du kerma dans l’air et Bmed le facteur correctif de rétrodiffusion inhérent au matériau. (µen/ρ)med,air
est le rapport des coefficients massique d’absorption en énergie du matériau considéré et de l’air intégrés
sur la distribution du spectre en énergie des photons au point de mesure [43], soit :(

µen
ρ

)
med,air

= (µen/ρ)med

(µen/ρ)air
(I.39)

5.2 Grandeurs dosimétriques spécifiques à la radiologie

Selon la Commission Internationale des Unités et Mesures Radiologiques (ICRU), la dose absorbée est
la quantité appropriée afin d’évaluer les risques et les effets radio-induits en radiologie [44]. Cette dose
absorbée doit être déterminée dans l’eau ou un milieu équivalent en prenant en compte les rayonnements
diffusés et l’anatomie du patient. Elle doit être évaluée au niveau :
— de la peau du patient, organe le plus exposé aux effets déterministes, en précisant la dose maximale

ainsi que la surface dépassant le seuil de tolérance,
— des organes les plus exposés en tenant compte de leur sensibilité aux radiations.

5.2.1 Produit kerma surface

Le produit kerma surface 35 (PKS), noté PKA, est défini comme l’intégrale du kerma dans l’air sur un
plan transverse à l’axe du faisceau. Si le kerma dans l’air est constant sur la section transverse du faisceau,
le produit kerma surface est calculé par la formule suivante :

PKS = Ka · S (I.40)

où Ka est le kerma dans l’air en l’absence de rayonnement rétrodiffusé au niveau de la surface S de la
section transverse du faisceau. Cette grandeur est généralement exprimée en Gy.cm2 ou mGy.m2 et présente
la propriété d’être indépendante de la distance entre le point de mesure du kerma dans l’air et le foyer du
tube à rayons X.

Pour fournir le produit kerma surface, les dispositifs de radiologie peuvent utiliser un détecteur placé
en sortie de tube à rayons X ou encore le reconstruire à partir de tables précalculées.

5.2.2 Kerma dans l’air au point de référence

Le kerma dans l’air au point de référence, noté Ka,r, est spécifique aux interventions guidées par
fluoroscopie. Ce kerma est mesuré dans l’air en l’absence de rayonnement rétrodiffusé.

Le point de référence, aussi appelé point de référence interventionnel (IRP), est situé à 15 cm de
l’isocentre de l’arceau dans la direction du foyer du tube à rayons X, distance notée dref. Ce point est sensé
approximer l’endroit où se trouve la surface d’entrée de la peau du patient (figure I.27).

Le kerma dans l’air au point de référence a été introduit en 2000 dans la norme 60601-2-43 de la
Commission Électrotechnique Internationale 36 dans sa première version. Depuis 2006, cette quantité est
affichée par les machines de radiologie interventionnelle.

35. Terme anglais : Kerma Area Product (KAP)
36. Terme anglais : International Electrotechnical Commission (IEC)
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Figure I.27 – Illustration du placement théorique du point de référence interventionnel et de l’isocentre
de l’arceau [45].

5.2.2.1 Distance source patient

Sachant que le point de référence interventionnel est défini pour coïncider approximativement avec le
point d’entrée des rayonnements à la peau du patient, une approche directe pour estimer la distance entre
le foyer et le patient pourrait être d’utiliser la distance entre le foyer du tube et le point de référence
interventionnel, or la figure I.28 permet de constater que ça n’est le cas que pour les procédures de
cardiologie interventionnelle sur patients adultes. Ainsi l’utilisation de cette distance pour approximer la
distance entre le foyer et la peau du patient peut induire une surestimation du kerma dans l’air incident
pouvant aller jusqu’à 40% [23].

Neurovasculaire Cardiovasculaire
(adulte)

Cardiovasculaire
(pédiatrie)

Procédures

Figure I.28 – Comparaison de la distance source-surface d’entrée du patient (SSD) et la distance source-
point de référence interventionnel (SRD). (N) représente la SRD de l’arceau principal et (H) le SRD de
l’arceau secondaire (dans le cas de neurologie interventionnelle) [23].

5.2.3 Kerma dans l’air incident

Le kerma dans l’air incident, noté Ka,i, est le kerma dans l’air mesuré sur l’axe central du faisceau, au
niveau de la surface d’entrée du patient (peau du patient) en ne prenant en compte que la contribution
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des photons issus du faisceau primaire [44]. La distance entre le point focal du tube à rayons X (source)
et la surface d’entrée (peau) du patient est notée dFSD. Cette grandeur est illustrée sur la figure I.29.

kerma dans l'air incident

kerma dans l'air à la surface d'entrée

dose absorbée en un point sur le patient
récepteur d'image

tube à rayons X

foyer

collimateur

outil de mesure du produit kerma-surface PKS

Ka,i

Ka,e

dose à l'organe
DT

D t

table

distance

foyer

récepteur d'image

dFD

distance

foyer

surface d'entrée
dFSE

Figure I.29 – Illustration de différentes grandeurs dosimétriques et géométriques [44].

5.2.4 Kerma dans l’air à la surface d’entrée

Le kerma dans l’air à la surface d’entrée, noté Ka,e, est le kerma dans l’air sur l’axe central du faisceau,
au niveau de la surface d’entrée du patient incluant la contribution du rayonnement rétrodiffusé [44], ainsi :

Ka,e = Ka,i ·B (I.41)

avec B le facteur de rétrodiffusion. Ce facteur dépend du spectre de rayons X, de la taille de champ et de
la morphologie du patient. Le tableau I.10 donne des exemples de facteurs de rétrodiffusion de différents
faisceaux à la surface de différents matériaux.

Table I.10 – Facteurs de rétrodiffusion B pour l’eau, le matériau tissu équivalent ICRU et le PMMA
(plexiglass) pour différentes qualités de faisceaux [46].

Taille de champ : 10× 10 cm2 Taille de champ : 25× 25 cm2

Tension du tube Filtration Eau Tissu ICRU PMMA Eau Tissu ICRU PMMA
70 3 mmAl + 0,1 mmCu 1,38 1,39 1,48 1,46 1,47 1,59
80 3 mmAl + 0,1 mmCu 1,40 1,40 1,49 1,49 1,51 1,63
100 3 mmAl + 0,1 mmCu 1,41 1,42 1,50 1,53 1,55 1,66
120 3 mmAl + 0,1 mmCu 1,41 1,42 1,50 1,54 1,56 1,67
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5.2.5 Dose maximale à la peau

La dose maximale à la peau 37 (DMP), notée Dskin,max, est, comme son nom l’indique, la dose maximale
absorbée par la peau du patient cumulée durant une opération. Elle inclut les contributions du faisceau
primaire, des rayonnements diffusés et des rayonnements de fuite provenant du tube à rayons X.

5.3 Grandeurs dosimétriques relatives aux effets stochastiques

Les grandeurs relatives aux effets stochastiques sont aussi appelées grandeurs de protection. Dans son
rapport 60, l’ICRP recommande l’utilisation de la dose absorbée moyenne dans un tissu ou un organe
comme indicateur dosimétrique approprié sur la probabilité d’effets stochastiques radio-induits [47].

5.3.1 Dose moyenne absorbée à l’organe ou au tissu

Alors que la dose absorbée est définie pour donner une valeur spécifique dans un point donné d’un
matériau. Dans la pratique, les doses absorbées sont souvent moyennées sur de larges volumes de tissus. À
faible dose il est postulé que la valeur moyenne de la dose absorbée dans un organe ou un tissu est corrélée
au détriment radiologique provenant des effets stochastiques dans toutes les parties de cet organe ou tissu
avec une précision suffisante pour les besoins de radioprotection [38].

La dose moyenne absorbée dans un tissu ou un organe T (aussi appelée dose à l’organe), notée habi-
tuellement DT (ou DT) et ayant pour unité le gray, est définie comme l’intégrale de la dose absorbée en
un point du matériau du tissu (Dt) sur la masse du tissu ou de l’organe (mT), divisée par cette masse [44],
ainsi :

DT = 1
mT

∫
mT

Dtdm (I.42)

La dose à l’organe est aussi définie comme l’énergie déposée dans le tissu (εT) divisée par sa masse,
soit :

DT = εT

mT
(I.43)

5.3.2 Dose équivalente

La probabilité des effets stochastiques dépend aussi du type et de l’énergie des radiations déposant
cette dose à l’organe. Ainsi l’ICRP recommande de pondérer la dose par un facteur de pondération pour
le rayonnement (wR) pour obtenir une grandeur appelée dose équivalente (HT), définie comme :

HT = wR ·DT (I.44)

cette grandeur est exprimée en sievert (Sv). Les facteurs de pondération pour le rayonnement des photons
et électrons, sont tous deux fixés à 1 [48].

5.3.3 Dose efficace

Au cours d’une procédure de radiologie interventionnelle plus d’un organe est irradié. Pour corréler ces
doses et remonter à la probabilité totale d’effets stochastiques, l’ICRP a proposé une grandeur pondérant
les doses des différents tissus selon un facteur de pondération tissulaire wT. Cette grandeur est appelée

37. Terme anglais : peak skin dose (PSD)
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dose efficace (E) et est définie comme la somme pondérée des doses équivalentes des tissus et organes,
soit :

E =
∑

T
wT ·HT (I.45)

L’unité de cette grandeur est le sievert (Sv). La somme des facteurs de pondération tissulaire sur l’ensemble
des organes et tissus du corps humain vaut 1. Les facteurs introduits dans la publication 103 de l’ICRP
[38], sont présentés dans le tableau I.11.

Table I.11 – Facteurs de pondération tissulaire wT définis par la publication 103 de l’ICRP [38].

Tissu wT
∑
wT

Moelle osseuse rouge, côlon 38, poumons, estomac, sein, tissus restants 39 0,12 0,72
Gonades 0,08 0,08
Vessie, œsophage, foie, thyroïde 0,04 0,16
Surface osseuse, cerveau , glandes salivaires, peau 0,01 0,04

Total 1,00

La dose efficace résultant des tissus restant se calcule à la moyenne arithmétique des doses sur les treize
organes pour chaque sexe.

Les voies aériennes extrathoraciques comprennent les voies aériennes nasales, le larynx et le pharynx.
Les voies aériennes intrathoraciques comprennent la trachée et les voies bronchiques.

5.3.3.1 Lien avec les effets stochastiques

L’ICRP dans son rapport 103 a relié la dose efficace E à la probabilité d’occurrence de cancers radio-
induits ainsi qu’à la probabilité d’effets héréditaires. En effet, pour l’irradiation d’une population à 1 mSv,
le taux d’apparition est d’environ de 4 cas sur 100 000, soit une probabilité de 4× 10−5 et il est admis que
pour les effets héréditaires le taux est de 1 cas pour 100 000 soit une probabilité de 10−5 [48].

5.4 Grandeurs opérationnelles

La législation française 40 impose que le suivi dosimétrique des travailleurs soit effectué via l’utilisation
de grandeurs opérationnelles afin de mesurer leur exposition aux rayonnements ionisants.

Les grandeurs de protection HT et E n’étant pas estimables par la mesure physique (mais pouvant
toutefois être estimées par l’intermédiaire de la simulation), les grandeurs opérationnelles ont pour objectif
d’approximer ces dernières en les surestimant légèrement afin de toujours se trouver dans l’approche la
plus pénalisante du point de vue de la radioprotection. Ainsi les grandeurs opérationnelles représentent la
dose équivalente en un point dans un fantôme ou le corps humain [49].

5.4.1 Équivalent de dose

L’équivalent de dose H est défini par l’ICRU comme le produit du facteur de qualité Q et de la dose
absorbée D en un point dans les tissus [49].

H = Q ·D (I.46)

38. La dose au côlon est la moyenne pondérée par la masse de la dose à la partie supérieure et inférieure du gros intestin
[38].
39. Tissus restants : surrénales, voies aériennes extrathoraciques, vésicule biliaire, cœur, reins, ganglions lymphatiques,

muscle, muqueuse buccale, pancréas, prostate, intestin grêle, rate, thymus, utérus.
40. Arrêté du 1er septembre 2003 définissant les modalités de calcul des doses efficaces et des doses équivalentes résultant

de l’exposition des personnes aux rayonnements ionisants
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Cette grandeur est exprimée en sievert. Le facteur de qualité Q tient compte de la nocivité biologique du
rayonnement ionisant à l’énergie considérée et donc de son EBR (voir section I.4.3.1). Ce facteur est proche
du facteur de pondération pour le rayonnement wR, mais wR est fonction du transfert linéique d’énergie
L des particules chargées dans l’eau alors que Q est lié à l’EBR.

Trois types de grandeurs opérationnelles sont définies par l’ICRU [49], l’équivalent de dose ambiant
H∗(d) et l’équivalent de dose directionnel H ′(d,Ω) pour la dosimétrie d’ambiance, l’équivalent de dose
personnel Hp(d) pour la dosimétrie individuelle. L’unité des grandeurs opérationnelles est le sievert (Sv).

5.4.1.1 Équivalent de dose ambiant

L’équivalent de dose ambiant, noté H∗(d), est défini comme la dose équivalente qui serait produite
dans un champ expansé et unidirectionnel dans la sphère ICRU à une profondeur d sur le rayon opposé à
la direction du champ [49] (figure I.30a).

5.4.1.2 Équivalent de dose directionnel

L’équivalent de dose directionnel, noté H ′(d,Ω), est défini comme la dose équivalente qui serait produite
dans le champ expansé dans la sphère de l’ICRU 41 à la profondeur d sur le rayon de la direction Ω [49]
(figure I.30b).

5.4.1.3 Équivalent de dose personnel

L’équivalent de dose personnel, noté Hp(d), est défini comme la dose équivalente dans les tissus mous
à la profondeur d sous un point spécifique du corps humain [49] (figure I.30c). Trois équivalents de dose
personnel sont utilisés en radioprotection,Hp(0,07) etHp(3) respectivement pour la peau (et les extrémités)
à 0,07 mm de profondeur et pour l’œil (cristallin) à 3 mm de profondeur, ainsi que Hp(10) pour le corps
entier à une profondeur de 10 mm.

d

30 cm

 =1 g/cm³

Champ de rayonnements 
expansé et unidirectionnel

(a) Illustration de la mesure de
l’équivalent de dose ambiant à la
profondeur d [50].

d

Champ de rayonnements 
expansé

 direction de 
référence

30 cm

 =1 g/cm³

(b) Illustration de la mesure de
l’équivalent de dose directionnel à
la profondeur d et selon la direction
Ω [50].

Champ de rayonnements 
expansé et unidirectionnel d

(c) Illustration de la mesure de
l’équivalent de dose personnel à la
profondeur d [50].

Figure I.30

5.5 Détection des rayonnements

Tous les détecteurs de rayonnements ionisants reposent sur leur interaction avec la matière. En effet, les
rayonnements vont déposer leur énergie dans le milieu par ionisation et excitation. Comme discuté section
I.3.3, lors du processus d’ionisation un électron est arraché du cortège électronique de l’atome, tandis que
lors du processus d’excitation un électron du cortège électronique de l’atome est déplacé dans un état
excité.
41. Sphère de 30 cm de diamètre, composée d’un matériau tissu équivalent de densité 1 et composée d’oxygène à 76,2%,

de carbone à 11,1%, d’hydrogène à 10,1% et d’azote à 2,6% [31].
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L’énergie déposée par interaction est minime, par exemple 2,24 × 10−14 J sont déposés lors d’une
absorption complète d’un rayon X de 140 keV. C’est pour cela que la plupart des détecteurs de rayonnement
ionisant nécessitent une amplification de leur signal.

Les détecteurs peuvent être classés selon leur mode de détection. Les principaux détecteurs sont : les
détecteurs gazeux, les détecteurs à scintillation (scintillateurs) et les détecteurs à semi-conducteurs. Il est
aussi possible de classer les détecteurs selon le type d’informations mesurées. Les détecteurs mesurant le
nombre d’interactions sont appelés compteurs. Les détecteurs mesurant la distribution en énergie (aussi
appelé spectre en énergie) des rayonnements incidents sont appelés spectromètres. Les détecteurs mesurant
l’énergie déposée par les interactions sont appelés dosimètres.

5.5.1 Détecteurs gazeux

Les détecteurs gazeux consistent en un volume de gaz placé entre deux électrodes. Une différence
de potentiel est appliquée entre des électrodes. Les interactions de rayonnements ionisants dans le gaz
vont produire des paires d’ions. Les ions de charge positive (appelés cations) sont attirés vers la cathode
(électrode négative) et les électrons (appelés anions) sont attirés vers l’anode (électrode positive). Dans la
majorité des détecteurs la cathode constitue la paroi du détecteur et l’anode est un fil dans le détecteur
(figure I.31). Ces paires sont collectées par les électrodes, produisant un signal électrique mesuré par un
Ampèremètre.

+ + + +
+

+

–

–
–––

–

Rayonnement
incident

Anode (+)

Cathode (-)

Ampèremètre

Alimentation
électrique

Figure I.31 – Schématisation du fonctionnement d’un détecteur gazeux [8].

Trois types de détecteurs gazeux sont couramment utilisés : les chambres d’ionisation, les compteurs
proportionnels et les compteurs Geiger–Müller. La différence de régime de fonctionnement entre les types
de détecteur réside dans la tension appliquée entre les électrodes (figure I.32).

La région de recombinaison ne peut pas être utilisée pour la détection, en effet, la tension entre les
électrodes est insuffisante pour collecter les ions avant leur recombinaison.

Lorsque la tension est augmentée, la courbe atteint un plateau. Cette région est la plage de fonctionne-
ment des chambres d’ionisation. Dans cette région la tension est suffisamment élevée pour collecter toutes
les paires d’ions.

Avec l’augmentation de la tension, les électrons sont accélérés vers l’anode avec une énergie cinétique
telle que des ionisations secondaires seront générées, ce qui va amplifier le courant mesuré. Cette région
proportionnelle est la plage de fonctionnement des compteurs proportionnels.

Dans les deux plages de tension précédentes, la quantité de charge collectée est proportionnelle à la
quantité d’énergie déposée dans le gaz par les interactions. Après la région proportionnelle, la charge
collectée va être la même peu importe l’énergie déposée par l’interaction, c’est la région de fonctionnement
des compteurs Geiger-Müller.
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Figure I.32 – Nombre de charges collectées en fonction de la tension appliquée entre les électrodes pour
une interaction et pour deux énergies d’électron [8].

5.5.1.1 Chambre d’ionisation

Les chambres d’ionisation remplies d’air sont fréquemment utilisées pour mesurer le kerma dans l’air
en radiologie interventionnelle (figure I.33). Les mesures effectuées avec des chambres sont dépendantes de
la densité de l’air dans la chambre, quantité déterminée par la pression et la température de l’air ambiant.

(a) Chambre d’ionisation plate (b) Chambre d’ionisation cylin-
drique

(c) Chambre d’ionisation crayon

Figure I.33 – Exemples de chambre d’ionisation utilisées en radiologie [51].

Mesurer les ionisations dans un petit volume d’air est problématique. En effet, les électrons énergétiques
générés par les interactions dans l’air ont un parcours long et pourraient s’échapper et déposer leurs énergies
ailleurs. Ce problème est résolu en équipant la chambre de parois de numéro atomique moyen similaire
à celui de l’air afin d’atteindre l’équilibre électronique, à savoir, que les électrons s’échappant du volume
correspondent au nombre d’électrons générés dans le volume par les parois de la chambre.

Pour des flux de rayonnements intenses, le signal produit par la chambre d’ionisation peut être perdu à
cause de la recombinaison des ions avant leur collecte par les électrodes, rendant la réponse de la chambre
non proportionnelle. Ce problème peut être atténué en diminuant le volume sensible de la chambre, en
réduisant la densité de l’air dans la chambre ou encore en augmentant la tension appliquée aux électrodes
de la chambre.
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5.5.1.1.1 Dépendance de la réponse avec l’angle d’irradiation

La dépendance angulaire de la réponse des chambres d’ionisation cylindriques ou sphériques peut
être considérée négligeable, alors que la réponse des chambres d’ionisation plates peuvent montrer une
dépendance significative à des grands angles [26]. La norme 61674 de l’IEC [52] impose pour les détecteurs
non destinés à la mesure en tomodensitométrie une limite de variation de la réponse de ±3% pour une
variation de l’angle d’incidence de ±5◦ par rapport à l’incidence normale du faisceau. Ainsi pour toute
mesure avec un angle d’incidence supérieur à 5° par rapport à l’incidence normale du faisceau, la précision
de la mesure n’est plus garantie.

5.5.1.1.2 Dépendance de la réponse avec la surface d’irradiation

Du fait de son étalonnage, la chambre d’ionisation doit être irradiée sur toute sa surface par le faisceau
de rayons X pour effectuer une mesure correcte du kerma dans l’air. Il est recommandé que la surface du
faisceau soit au moins deux fois supérieure à celle de la chambre d’ionisation [26].

5.5.2 Détecteurs à semi-conducteur

Un détecteur à semi-conducteur est constitué de diodes à semi-conducteur permettant la détection des
rayonnements ionisants.

Dans les matériaux cristallins, les électrons peuplent des bandes d’énergie séparées par un espace
d’énergie interdit, appelée bande interdite. Les métaux possèdent leurs électrons les moins liés dans la
bande de conduction, bande partiellement remplie. Les électrons de cette bande sont mobiles et permettent
au métal une bonne conduction électrique. Dans les matériaux isolants ou dans un semi-conducteur les
électrons de valence se situent dans la bande de valence. Ces électrons sont immobiles car ils participent aux
liaisons covalentes. La bande de conduction, plus haute en énergie, est vide d’électron dans ces matériaux.
Un électron placé dans cette bande sera mobile. La différence entre les isolants et les semi-conducteurs est
la taille de leur bande interdite, pour les isolants la largeur de cette bande est supérieure à 5 eV et pour les
semi-conducteurs elle est inférieure ou égale à 1 eV (figure I.34). Ainsi les électrons de la bande de valence
du semi-conducteur peuvent être déplacés dans la bande de conduction par les rayonnements ionisants.

Lorsqu’un électron passe de la couche de valence à la couche de conduction il laisse un espace libre
derrière lui, cet espace est appelé trou. Les trous sont considérés comme ayant une charge positive.

Isolant Semi-conducteur

Énergie des
électrons

Bande de conduction
(vide)

Bande de conduction

Bande de valenceBande de valence
(pleine)

Bande interdite
(environ 10 eV)

Bande interdite (env. 1 eV)

Figure I.34 – Structure en bandes d’un isolant cristallin et d’un matériau semi-conducteur [8].

La diode à semi-conducteur est formée d’un matériau semi-conducteur avec une région de type-n mise
en contact avec une région de type-p. Une région de type-n contient des impuretés donneuses d’électrons
et région de type-p contient des impuretés donneuses de trous. Si une tension est appliquée avec la polarité
positive sur le côté de type-p, les trous du matériau de type-p et les électrons du matériau de type-n
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sont attirés vers la jonction des deux matériaux, permettant au courant de circuler avec peu de résistance
(figure I.35). Ce mode de fonctionnement est appelé polarisation directe.

À l’inverse si une tension est appliquée avec la polarité opposée (polarisation indirecte), les trous du
matériau de type-p et les électrons de celui de type-n sont écartés de la jonction, formant une région
sans porteur de charge appelée région de déplétion (figure I.35). Cette région agit comme une chambre
à ionisation solide. En effet, les particules incidentes peuvent exciter les électrons de faible énergie de
la région de déplétion produisant ainsi une paire électron-trou mesurable sous forme d’une impulsion de
courant. Ainsi la quantité de charge générée par une interaction est proportionnelle à l’énergie déposée
dans le détecteur.
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Figure I.35 – Modes de fonctionnement d’une diode à semi-conducteur [8].

5.5.3 Détecteurs à scintillation

Les scintillateurs sont des matériaux émettant de la lumière visible ou ultraviolette après l’interaction
d’un rayonnement ionisant au sein de ce dernier. Lors de l’interaction d’un rayonnements ionisant avec
le scintillateur, les électrons vont passer dans un état d’énergie excité. En se désexcitant les électrons
vont émettre un photon de longueur d’onde du domaine de la lumière visible ou ultraviolette (figure
I.36). La quantité de lumière émise lors d’une interaction est proportionnelle à l’énergie déposée lors
de cette dernière. Les scintillateurs sont associés à des tubes photomultiplicateurs ou des photodiodes
convertissant et amplifiant le signal lumineux en signal électrique. Il existe deux catégories de scintillateurs :
les scintillateurs organiques et inorganiques.

Bande de conduction

Bande de valence

États excités

centres activateurs

Photon

États fondamentaux

centres activateurs

Figure I.36 – Schématisation du fonctionnement des détecteurs à scintillation [35].

Les propriétés de scintillation des matériaux inorganiques sont dues à leur structure moléculaire. À
cause de leur émission de lumière extrêmement rapide, les scintillateurs organiques solides sont utilisés en
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physique des particules pour des expériences de synchronisation. Les scintillateurs organiques liquides sont
très utilisés dans la recherche biomédicale, où des échantillons contenant des traceurs radioactifs (3H, 14C)
sont mélangés avec des scintillateurs liquides. Cependant, les scintillateurs organiques ne sont pas utilisés
en imagerie médicale à cause du faible numéro atomique des éléments les constituants et de leur faible
densité. En effet, aux énergies de photons de l’imagerie médicale, l’interaction principale des photons avec
ces détecteurs s’effectue par diffusion Compton.

Les scintillateurs inorganiques sont des matériaux cristallins dont la propriété de scintillation provient
de leur structure cristalline. Ces cristaux possédant des numéros atomiques et des densités plus élevés que
les scintillateurs organiques et étant d’excellents détecteurs de photons, ils sont très utilisés en imagerie
médicale. La plupart de ces matériaux possèdent des impuretés appelées activateurs. Les atomes de ces
activateurs créent des sites où les électrons excités vont préférentiellement se positionner. Le rôle des
activateurs est de modifier la longueur d’onde, la rapidité d’émission et la quantité de lumière émise par
le cristal scintillant.

La fraction d’énergie incidente convertie en lumière, appelée efficacité de scintillation, des scintillateurs
s’échelonne de 4 à 8%. La décroissance de la lumière de scintillation suit une loi exponentielle avec une
constante de temps allant de 2 à 30 ns pour les matériaux organiques et est d’environ 1 ns pour les
matériaux cristallins.

5.5.4 Détecteurs radioluminescents

Certains scintillateurs inorganiques ont la capacité de piéger les électrons dans leur état excité après
une interaction de rayonnement ionisant. Les électrons piégés vont être libérés après un apport d’énergie tel
qu’un chauffage du détecteur ou une exposition à la lumière. En retournant à leurs niveaux fondamentaux
les électrons vont émettre de la lumière dont la quantité est mesurable. Ces scintillateurs sont notam-
ment utilisés pour la dosimétrie passive, où la lecture des détecteurs se fera après une certaine période
d’exposition.

5.5.4.1 Dosimètres thermoluminescents

Les dosimètres thermoluminescents 42 (TLD) sont couramment utilisés pour la dosimétrie du patient
et du personnel en radiologie interventionnelle (figure I.37).

Figure I.37 – Illustration des différentes formes de TLD utilisées pour la dosimétrie.

Lors d’une interaction avec un rayonnement ionisant les électrons du TLD vont restés piégés dans des
états excités (figure I.38a). En chauffant le détecteur, les électrons vont être libérés des pièges en émettant
des rayonnements lumineux dont la quantité est reliée à l’exposition aux rayonnements ionisants du TLD,
quantité qui n’est pas forcément proportionnelle l’exposition surtout à des doses élevées (figure I.38b).

42. Terme anglais : thermoluminescent dosimeters
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(a) Étape de capture de l’électron excité après interac-
tion d’un rayonnement ionisant.
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(b) Étape de chauffage du TLD avec libération de l’élec-
tron et émission d’un photon lumineux.

Figure I.38 – Schématisation du fonctionnement des dosimètres thermoluminescents [53].

Les TLD sont principalement composés de fluorure de lithium (LiF) et comportent différents types
d’impuretés (par exemple Mg, Ti ou Mg, Cu, P) selon la réponse à la dose désirée. À température ambiante,
les pièges du cristal de LiF ne libèrent pratiquement aucun électron, permettant une conservation de
l’information avec peu de pertes sur la durée. Le numéro atomique moyen du LiF est poche de celui du
tissu, lui permettant d’émettre un signal proportionnel à la dose absorbée dans les tissus. Les détecteurs
LiF ont de bonnes propriétés dosimétriques : un seuil de détection inférieur à 1 µSv et une réponse en dose
linéaire jusqu’à 1 Sv.

5.5.4.2 Dosimètres à luminescence stimulée optiquement

Les dosimètres à luminescence stimulée optiquement 43 (OSL) vont libérer les électrons piégés après une
exposition à la lumière d’un laser et vont produire un signal lumineux relié à l’exposition aux rayonnements
ionisants (figure I.39). Le matériau le plus utilisé pour les dosimètres OSL est l’oxyde d’aluminium (Al2O3).
Ces détecteurs sont capables de mesurer une dose de 10 µSv (seuil de détection). La dose absorbée dans ce
matériau n’est pas proportionnelle à la dose absorbée dans le tissu à toutes les énergies, en effet, le numéro
atomique moyen de ce matériau est sensiblement plus élevé que celui du tissu.

Bande de conduction

Bande de valence

Photon

Électron
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recombinaison

Niveau de
recombinaison
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Figure I.39 – Schématisation du fonctionnement des dosimètres à luminescence stimulée optiquement.

43. Terme anglais : optically stimulated luminescense
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5.5.4.3 Dosimètres radiophotoluminescents

Les dosimètres radiophotoluminescents (RPL) sont des verres dopés à l’argent, qui, sous l’action de
rayonnements ionisants, peuvent voir leurs électrons arrachés et piégés dans les défauts de la structure
cristalline du verre (figure I.40). Lorsque le verre est illuminé par des photons ultraviolets de longueur
d’onde 20 nm, les électrons capturés se désexcitent en produisant une lumière orange de longueur d’onde
606 nm. La mesure de l’intensité de la lumière émise permet d’estimer la dose reçue. Les dosimètres RPL
présentent une grande dynamique dans la mesure de la dose, allant de 20 µSv à 10 Sv et sont sensibles
aux photons et aux électrons.
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Figure I.40 – Schéma du principe de fonctionnement de la radiophotoluminescence [33].

6 Conclusion

À ce jour, le suivi dosimétrique des patients en radiologie interventionnelle est principalement effectué
par l’utilisation d’indicateurs dosimétriques (kerma dans l’air au point de référence, produit kerma surface).
Ces facteurs permettent d’obtenir une information générale sur l’exposition du patient, mais ils sont peu
représentatifs des doses réellement absorbées à la peau et aux organes. Concernant l’estimation de la dose
à la peau, certains établissements ont mis en place des techniques complémentaires comme des mesures
par films radiochromiques ou encore des calculs analytiques par projection du faisceau à la surface d’un
fantôme à partir des paramètres des examens issus de la machine. Ces pratiques restent aujourd’hui peu
développées en France, en particulier à cause de la complexité et du coup humain (temps de travail) de
leur mise en pratique.

La mise en œuvre d’un outil semi-automatique de calcul de dose personnalisé pour les patients permet-
trait de réaliser le suivi dosimétrique de ces derniers pour chaque acte de radiologie interventionnelle. Un
outil fiable et ergonomique permettrait également aux établissements médicaux de répondre aux nouvelles
exigences réglementaires de contrôle de la dose délivrée [54].

Le chapitre suivant va être dédié à un état de l’art des différentes techniques de reconstruction de
la dose du patient utilisées dans le domaine clinique et développées dans le domaine de la recherche en
radiologie interventionnelle.
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Chapitre II

Radioprotection du patient en
radiologie interventionnelle

1 Introduction

La radioprotection du patient est une problématique centrale dans le domaine de la radiologie interven-
tionnelle. En effet, certaines procédures interventionnelles sont longues et complexes et les doses reçues par
les patients peuvent être élevées. Sachant que certains patients sont amenés à subir plusieurs interventions
sur une courte période de temps, il est indispensable d’optimiser les pratiques afin d’éviter l’apparition de
dommages radio-induits sur les tissus du patient. Les principaux dommages radio-induits sont des effets
déterministes à la peau du patient, mais les expositions aux rayonnements ionisants augmentent aussi le
risque d’apparition d’effet stochastiques. Afin de prévenir et traiter ces effets, une évaluation précise de
l’exposition à la peau et aux organes du patient est nécessaire. L’établissement d’une dosimétrie détaillée
du patient est en effet essentielle afin d’assurer un suivi post-intervention adapté du patient et de per-
mettre l’optimisation des pratiques et la diminution des expositions inutiles aux rayonnements ionisants.
L’importance de la consignation et du suivi de l’exposition du patient a été mise en avant par plusieurs
organisations internationales [55].

2 Principes de protection radiologique

L’état français définit la radioprotection comme 1 : « La protection contre les rayonnements ionisants,
c’est-à-dire l’ensemble des règles, des procédures et des moyens de prévention et de surveillance visant à
empêcher ou à réduire les effets nocifs des rayonnements ionisants produits sur les personnes, directement
ou indirectement, y compris par les atteintes portées à l’environnement. »

Dans sa publication 103, la Commission Internationale de Protection Radiologique (ICRP 2) a formulé
trois principes fondamentaux de protection radiologique [48].
— Le principe de justification : toute décision qui modifie la situation d’exposition aux rayonnements

doit faire plus de bien que de mal.
— Le principe d’optimisation de la protection : la probabilité d’occurrence des expositions, le

nombre de personnes exposées et l’ampleur de leurs doses individuelles doivent tous être maintenus
aussi faible qu’il est raisonnablement possible, compte tenu des facteurs économiques et sociétaux.

— Le principe d’application des limites de dose : la dose totale reçue par un individu quel qu’il
soit, due à des sources réglementées dans les situations d’exposition planifiée, autres que l’exposition

1. Loi n° 2006-686 du 13 juin 2006 relative à la transparence et à la sécurité en matière nucléaire - Article 1
2. Acronyme anglais pour International Commission on Radiological Protection
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médicale de patients, ne doit pas dépasser les limites appropriées recommandées par la Commission.

Dans le cadre de l’utilisation médicale des rayonnements ionisants, seuls les deux premiers principes de
radioprotection s’appliquent aux patients. Le personnel médical est en revanche soumis à des limites de
dose dans le cadre de son activité professionnelle.

3 Contrôle de l’exposition

Il existe quatre méthodes principales pour réduire l’exposition des personnes aux rayonnements ionisants
dans le domaine de l’imagerie médicale :
— le temps : la réduction du temps d’exposition du patient et du personnel (rayonnement diffusé),
— la distance : la dose diminuant approximativement selon l’inverse du carré de la distance à la source

des rayonnements, l’exposition du personnel diminue rapidement à mesure qu’il s’éloigne de la table
d’opération,

— le blindage : en utilisant les équipements de protection adaptés,
— l’intensité de la source : en n’utilisant que l’intensité de rayonnements X minimale nécessaire

pour l’intervention.

En radiologie interventionnelle, l’exposition du patient aux rayonnements ionisants dépend de deux
facteurs particuliers [56, 45] :
— le médecin pratiquant l’opération : ce dernier a la responsabilité d’optimiser au mieux l’utilisa-

tion des rayonnements afin de minimiser l’exposition de son patient.
— le complexité de l’opération : dépendante de l’anatomie du patient ainsi que de la localisation

et de la gravité de la lésion à traiter.

4 Suivi de dose à la peau

La peau du patient étant le principal organe exposé en radiologie interventionnelle, il n’est pas rare que
l’exposition de la peau dépasse le seuil d’apparition des effets déterministes lors de certaines procédures
complexes, seuils introduits à la section I.4.2.1. De ce fait, la dosimétrie du patient en radiologie interven-
tionnelle est principalement focalisée sur l’évaluation de la dose délivrée à la peau. Cependant, l’émergence
de nouvelles techniques d’évaluation de la dose aux organes ouvre de nouvelles portes concernant la sur-
veillance dosimétrique des patients.

Aujourd’hui, le risque d’apparition d’effets radio-induits à la peau du patient est principalement estimé
par les indicateurs dosimétriques fournis par la machine.

4.1 Indicateurs dosimétriques

La probabilité et la sévérité des effets des radiations sur la peau du patient sont corrélées à la dose
maximale reçue par la peau du patient. Cependant, cette donnée n’étant pas reconstruite par la majorité des
machines actuelles, le risque d’effets à la peau du patient est estimé via les autres indicateurs dosimétriques
fournis par les machines de radiologie interventionnelle.

Depuis 2006, les machines de radiologie interventionnelle doivent afficher en temps réel plusieurs indi-
cateurs dosimétriques destinés au suivi de la dose du patient [57], ces indicateurs sont les suivants :
— temps de fluoroscopie,
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— nombre d’images de fluoroscopie,
— produit kerma surface (PKS),
— kerma dans l’air au point de référence (Ka,r).

Ces indicateurs sont corrélés à un certain degré au risque d’effets déterministes à la peau du patient et
permettent au praticien d’évaluer le facteur bénéfice-risque de l’intervention.

Lors d’une procédure, si un des indicateurs dosimétriques dépasse le seuil de risque de dommages
déterministes à la peau, il sera nécessaire de localiser les zones les plus exposées de la peau du patient
et de quantifier l’intensité de son exposition afin d’optimiser la prise en charge des éventuels effets radio-
induits. De plus, la mise en place d’un suivi clinique est essentielle à la détection précoce et au traitement
des dommages à la peau du patient [45]. Ce dernier doit être averti de l’éventualité d’apparition d’effets
radio-induits sur sa peau, et de la nécessité de surveiller la zone d’entrée du faisceau dans les deux à quatre
semaines après la procédure. Dans sa publication 120, l’ICRP suggère que les seuils soient fixés à 3 Gy
pour la dose maximale à la peau, à 500 Gy.cm2 pour le produit kerma surface et à 5 Gy pour le kerma
dans l’air au point de référence [39].

4.1.1 Précision des indicateurs dosimétriques

Le produit kerma surface fourni par les machines de radiologie interventionnelle, peut être soit mesuré
au moyen d’une chambre à transmission placée à la sortie du tube à rayons X de la machine, soit être
calculé à partir de tables. Tandis que le kerma dans l’air au point de référence est déduit par la machine
à partir du produit kerma surface et des différents paramètres d’irradiation.

La réglementation française impose que l’écart entre les indicateurs dosimétriques affichés par la ma-
chine et ceux mesurés lors d’un contrôle qualité soit inférieur à 25% [58].

La figure II.1 présente la comparaison des valeurs des indicateurs dosimétriques mesurés par la chambre
à transmission de la machine avec les mesures issues de contrôles qualités effectués par Philips sur plus de
300 machines Philips Allura Xper [16]. Il ressort de cette analyse que les valeurs du produit kerma surface
et du kerma dans l’air au point de référence mesurées par la machine s’écartent systématiquement de 5 à
15% de celles mesurées durant les contrôles qualités Philips.
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Figure II.1 – Écarts entre les valeurs des indicateurs dosimétriques issus de plus de 300 machines Philips
Allura Xper avec celles obtenus lors des contrôles qualités Philips [16]. PKS : produit kerma surface. Ka,r :
kerma dans l’air au point de référence.

4.1.2 Corrélations des indicateurs

Le nombre d’images et le temps de fluoroscopie ont une mauvaise corrélation avec les autres indicateurs
dosimétriques [59, 60, 61], et sous-estiment les risques d’effets radio-induits à la peau du patient [62]. Leur
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utilisation pour une estimation du risque à la peau doit donc être écartée.

Les résultats du projet RAD-IR [63, 60, 64] ont montré qu’il existait une corrélation raisonnable entre
le produit kerma surface, le kerma dans l’air au point de référence et la dose maximale à la peau pour
les procédures interventionnelles non cardiaques. Cependant, plusieurs études ont montré que l’utilisation
seule du produit kerma surface n’était pas suffisante pour prédire correctement la dose maximale à la peau
due à une mauvaise corrélation avec cette dernière [65, 66, 59, 45, 67]. La différence de conclusion entre
ces études peut être expliquée par la grande variabilité des configurations d’irradiation d’une intervention
à l’autre. En effet, la dose à la peau est influencée par plusieurs facteurs : la distance source-peau, le taux
de superposition des différentes projections et les tailles de champs d’irradiation.

De même, il a été montré dans la littérature que l’utilisation du kerma dans l’air au point de référence
cumulé sur toute la procédure ne permettait pas d’estimer de manière réaliste la dose maximale à la peau
sans ajouter de facteur correctif [8, 26]. En effet, le kerma dans l’air au point de référence ne tient pas
compte du rayonnement rétrodiffusé, et son cumul suppose une irradiation unique au cours de l’opération,
alors qu’il peut exister une différence de position entre le point de référence interventionnel et la position
de la surface d’entrée à la peau.

En conclusion, la littérature permet de mettre en évidence que l’utilisation des indicateurs dosimé-
triques des machines de radiologie interventionnelle est une méthode permettant d’obtenir les informations
approximatives sur l’exposition du patient, mais qu’elle n’est pas suffisante pour estimer avec précision
l’intensité et la distribution de dose à la peau. Il apparait donc nécessaire de mettre en œuvre des moyens
plus avancés pour effectuer ces estimations.

4.2 Mesure expérimentale

La reconstruction de la dose maximale à la peau du patient peut se faire de manière indirecte via
la dosimétrie passive (TLD 3, OSL 4, RPL 5 [68, 69, 70]), par dosimétrie active (détecteur MOSFET 6

[71, 72, 73]) ou par film radiochromique (Gafchromic ou radiographique) [74, 75, 76] placés entre le patient
et la table d’opération [45, 77].

L’utilisation de la dosimétrie passive est généralement jugée trop complexe à mettre en œuvre pour
être employée en routine clinique [78], au contraire des films radiochromiques couramment utilisés durant
ces procédures [79].

4.2.1 Films radiochromiques

Les films radiochromiques sont particulièrement adaptés pour visualiser de manière expérimentale l’ex-
position à la peau du patient comme illustré figure II.2 [80]. Ils possèdent une bonne résolution spatiale,
un noircissement proportionnel à la dose absorbée jusqu’à 10 Gy [81] et sont pratiquement indépendants
de l’angle de projection du faisceau. Ils nécessitent cependant d’être calibrés au préalable et d’être lus
24 heures après leur irradiation car leur noircissement se maximise dans cette période.

Pour mesurer l’exposition de la peau durant les procédures cardiaques, le film radiochromique est
généralement placé sur la table sous le patient afin d’intercepter les rayons X dans les projections postéro-
antérieures et obliques. Ce placement de film ne permet pas d’enregistrer les contributions des projections
latérales, mais ces projections restent rarement utilisées durant les procédures cardiaques. Du fait de leur
placement le noircissement des films prend en compte le rayonnements rétrodiffusé. L’exposition mesurée
par le film correspond alors au kerma dans l’air à la surface d’entrée (Ka,e) et doit être converti en dose à
la peau. L’AIEA recommande de multiplier Ka,e par 1,06 pour approximer la dose absorbée par le peau

3. TLD : Dosimètre thermoluminescent
4. OSL : Dosimètre à luminescence stimulée optiquement
5. RPL : Dosimètre radiophotoluminescent
6. Acronyme anglais de Metal Oxide Semiconductor Field Effect Transistor (détecteur semi-conducteur)
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Figure II.2 – Illustration de la mesure de l’exposition de la peau du patient par film radiochromique [45].
L’abscisse et l’ordonnée du graphique de la partie supérieure de la figure représentent respectivement les
angles de rotation primaire et secondaire de l’arceau de la machine.

du patient [67]. L’incertitude sur les mesures de dose à la peau effectuées en milieu clinique par films
Gafchromic est estimée à 20% [82].

En conclusion, la mesure expérimentale par films radiochromiques est actuellement la méthode de
référence pour accéder à l’exposition réelle du patient lors d’une procédure. Cependant, cette méthode
reste difficilement applicable pour une estimation systématique de la dose à la peau du patient en fin de
procédure, ni pour une information en temps réel au cours de l’intervention.

4.3 Connexion machine

La reconstruction systématique en temps réel de l’exposition de la peau du patient, notamment de
la dose maximale à la peau, est une perspective centrale que l’industrie cherche à intégrer dans la nou-
velle génération des systèmes interventionnels. Ces outils ont pour objectif de permettre l’estimation de la
dose maximale à la peau et l’affichage de la distribution de la dose à la peau du patient durant la procé-
dure, donnant au praticien la possibilité d’adapter ses pratiques au cours de l’intervention. Les différents
développement effectués par les constructeurs vont être abordés dans cette section.

4.3.1 Système de cartographie Philips

Philips a développé deux versions du système de cartographie de l’exposition de la peau du patient.

En 2014, la publication de Boujan et al. [83] a présentée l’étude d’un prototype de cartographie de dose
à la peau du patient en temps réel développé par Philips Healthcare. Le prototype récupère les informations
des irradiations en temps réel par connexion à la machine et crée une carte de dose en projetant le kerma
dans l’air incident sur une sphère de 15 cm de diamètre représentant le patient (figure II.3a). Cependant,
le prototype ne prend pas en compte l’atténuation de la table ni le rayonnement rétrodiffusé dans sa
projection du kerma dans l’air au point de référence. La comparaison à la mesure par film radiochromique
a montré une surestimation de 20% de la dose maximale à la peau reconstruite par le module.

La publication de Sanchez et al. [84], datant de 2015, porte elle aussi sur l’étude d’un second prototype
de cartographie de dose à la peau du patient en temps réel développé par Philips Medical Systems. Le
prototype récupère les informations des irradiations en temps réel par connexion à la machine et crée une
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carte de dose en projetant le kerma dans l’air incident sur un cylindre représentant le patient (figure II.3b).
Le prototype de cette étude ne prend pas en compte l’atténuation de la table ni le rayonnement rétrodiffusé
dans ses projections du kerma dans l’air au point de référence. La comparaison de ce prototype à la mesure
physique a montré un écart de plus de 30% par détecteur à semi-conducteur, de 22% par comparaison avec
film radiochromique et jusqu’à 40% de différence par rapport à la mesure par détecteur OSL. Le prototype
développé par Philips possède une modélisation simpliste du patient et de la reconstruction de la dose à
la peau induisant des écarts conséquents dans les valeurs de dose à la peau reconstruites par rapport à la
mesure physique.

(a) Interface du prototype de cartographie de la dose
à la peau développé par Philips [83].

(b) Interface du prototype de cartographie de la dose
à la peau développé par Philips [84].

Figure II.3 – Illustration des interfaces des modules de cartographie de l’exposition de la peau du patient
développés par Philips.

En conclusion, les prototypes développés par Philips restent assez simplistes dans leur approche, consis-
tant en une cartographie de la dose à la peau par projection du kerma dans l’air au point de référence sur
une sphère ou un cylindre représentant le patient. Ces projections ne tiennent pas compte de l’impact des
rétrodiffusions du patient et de l’atténuation de la table et du matelas sur le kerma dans l’air au point
de référence. De plus, le kerma dans l’air projeté n’est pas converti en kerma à la peau. En enfin, il n’est
pas précisé comment la distance entre le foyer du tube et l’entrée du patient est prise en compte dans les
calculs. Cependant, ces modules ont l’avantage d’apporter une visualisation simple de la distribution de la
peau du patient en temps réel permettant aux praticiens d’optimiser leurs pratiques.

4.3.2 Dose Map (General Electric)

La publication de Bordier et al. [85], datant de 2014, présente le module de cartographie de l’exposition
de la peau du patient développé par General Electric et appelé Dose Map. Ce module approxime la
morphologie du patient en le représentant par des superellipses (figure II.4a). Le faisceau de rayons X
est modélisé par lancer de rayons 7 (figure II.4b). Cette méthode est intégrée dans les machines General
Electric et est utilisée en routine clinique.

Le calcul de la dose cumulée à la surface de l’enveloppe du patient s’effectue à partir du kerma au
point de référence Ka,r et prend en compte la correction due au rayonnement rétrodiffusé, la position et
l’atténuation de la table et du matelas, la distance source-détecteur et l’orientation de l’arceau. La dose
en un point de l’enveloppe du patient (Dskin) est calculée par la formule suivante :

Dskin = Ka,r · SCF ·Att ·Diff · BSF ·
(
dref

dskin

)2
(II.1)

où :
— dref et dskin sont respectivement les distances du foyer au point de référence et à la peau du patient,

7. Terme anglais : ray tracing
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(a) Interface de Dose Map. (b) Lancer de rayons sur un patient représenté par
des superellipses [85].

Figure II.4 – Module de cartographie de l’exposition de la peau du patient Dose Map développé par
General Electric.

— SCF est un facteur correctif de la distance lorsque le rayonnement n’arrive pas perpendiculairement
à la surface du patient,

— Att et Diff sont respectivement les facteurs d’atténuation et de diffusion des rayonnements par la
table et le matelas,

— BSF est le facteur de rétrodiffusion.

La comparaison de la dose maximale à la peau reconstruite avec cette méthode et celle obtenue par
mesure avec film Gafchromic sur un cas de cardiologie interventionnelle montre un écart d’environ 15% et
une identification précise à 1 cm2 près de la zone à forte dose [86].

En conclusion, le module développé par General Electric repose sur une modélisation complexe du
faisceau et du patient. Cependant, il faut noter que le fait que le calcul de la dose à la peau ne prenne pas
en compte de facteur de conversion air-tissu risque d’induire un biais lors de l’estimation des dommages
déterministes à la peau.

4.3.3 Dose Tracking System (Toshiba)

Le système développé par Toshiba, appelé Dose Tracking System, permet la cartographie de l’exposition
de la peau en temps réel à partir des paramètres des irradiations récupérés via une connexion à la machine
[87, 88, 89, 90]. La dose absorbée à la peau est calculée à partir des informations sur les caractéristiques
des pulses du faisceau données par la machine suivant la formule suivante :

Dskin = Ka(RP ) · PW · I · F ·
(
dref

dskin

)2
(II.2)

avec Dskin la dose absorbée à la peau du patient pour un pulse, Ka(RP ) le kerma dans l’air au point de
référence incluant le rayonnement rétrodiffusé ainsi que l’atténuation de la table et du matelas, PW la
largeur des pulses, I l’intensité du pulse, F le facteur de conversion du milieu air en milieu tissu, dref la
distance du point focal au point de référence interventionnel et dskin la distance du point focal à la surface
de la peau du patient.

Le débit de dose à la peau est calculé de la manière suivante :

Ḋskin = Dskin

τ
(II.3)

avec τ la différence temporelle entre deux pulses.
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Les cartes de doses sont projetées sur un fantôme anthropomorphe de la famille Caesar 8 [91, 89] tenant
compte de la morphologie du patient (figure II.5). La comparaison avec la mesure par chambre d’ionisation
de la dose à la peau dans un cas simple pour plusieurs tensions de tube à rayons X et plusieurs filtrations
a montré un écart de moins de 5% entre les valeurs de dose à la peau calculées par le système et la mesure
[88].

(a) (b)

Figure II.5 – Interface du système de cartographie de la dose à la peau Dose Tracking System développé
par Toshiba [88, 90].

En conclusion, le système développé par Toshiba possède la reconstruction la plus complète des systèmes
présentés dans cette partie. En effet, il est le seul à prendre en compte la conversion du milieu air en
milieu tissu. C’est aussi le seul système à utiliser un fantôme anthropomorphe pour représenter le patient,
permettant de réduire les biais sur la projection des champs, notamment dans les procédures de neurologie
interventionnelle où la tête est irradiée. Une mesure par film radiochromique serait nécessaire pour estimer
de manière plus précise les performances de ce système.

4.4 Données de sortie machine

Toutes les machines de radiologie interventionnelles récentes intègrent le support de la norme DICOM,
introduite à la section I.2.1.7, pour la génération des fichiers de sortie. L’utilisation des données des
procédures contenues dans ces fichiers permet l’automatisation de la reconstruction postopératoire de la
dosimétrie à la peau du patient. Ces dernières années leur utilisation est en plein essor.

4.4.1 Reconstruction par séries DICOM

Les travaux de Matthews et al. [92] utilisent les séries d’images DICOM générées par les machines pour
reconstruire la dose maximale à la peau. La comparaison des résultats à la mesure par films radiochromiques
montre un écart moyen de 11% avec la dose maximale à la peau reconstruite. Certaines limitations de ce
travail sont liées aux fichiers DICOM, car contrairement aux RDSR les événements de scopie ne sont pas
enregistrés par défaut dans les séries DICOM, ne permettant pas la reconstruction de la dose maximale à
la peau pour ces événements. De même, les séries utilisées ne contenaient aucune information sur la table.
L’utilisation d’une sphère de taille constante placée à l’isocentre pour représenter le patient est elle aussi
une source d’incertitude.

4.4.1.1 Logiciel em.dose

Le logiciel em.dose, développé par la société Esprimed, permet la reconstruction de la dose maximale
à la peau et de la carte de dose à la peau du patient à partir des informations contenues dans les fichiers
DICOM ou RDSR. Cet outil est disponible dans le commerce pour une utilisation clinique. Les informations

8. Acronyme anglais pour Civilian American and European Surface Anthropometry Resource
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utilisées par em.dose sont : le kerma dans l’air incident Ka,i, la position de la table, l’angulation de l’arceau,
la taille de champ, la taille des pixels du détecteur et la tension du tube [93].

La dose absorbée à la peau est calculée via la formule II.4 en prenant en compte le facteur de rétrodif-
fusion et l’atténuation de la table et du matelas via un facteur correctif devant être fourni par l’utilisateur.

Les prises de vues par scopie n’étant pas inclues dans les séries d’images DICOM, deux méthodes de
reconstruction ont été mises en place pour tenir compte de leur contribution à la dose à la peau du patient.
Le première méthode consiste à ajouter le kerma dans l’air dû à la scopie aux prises de vues de graphie.
La seconde méthode se divise en deux étapes, la dose maximale à la peau est calculée via la données de
graphie puis le kerma dans l’air dû à la scopie est ajouté à la dernière prise de vue de graphie contribuant
à la dose maximale à la peau. Ainsi la dose maximale à la peau sera systématiquement plus élevée avec la
deuxième méthode.

Le travail de Greffier et al. [93] a permis de comparer les résultats obtenus par em.dose et ceux obtenus
par films Gafchromic sur une quarantaine de cas de cardiologie interventionnelle. La différence entre la
dose maximale à la peau mesurée par film Gafchromic et em.dose est de 3,4% ± 21,1% en utilisant la
première méthode et de 17,3%± 23,9% avec la seconde méthode.

4.4.2 Reconstruction par fichiers RDSR

Les publications de Khodadadegan et al. [94] et de Johnson et al. [95], datant de 2011, ont exploité
les données des fichiers DICOM au format RDSR (format introduit section I.2.1.7.1) pour estimer l’ex-
position de la peau des patients après les procédures (figure II.6). Ces travaux utilisent des fantômes
anthropomorphes pour reconstruire analytiquement la carte de dose à la peau du patient.

Figure II.6 – Cartes de doses à la peau normalisées à la dose maximale à la peau obtenues pour sept
patients [95].

La dose absorbée à un point donné de la peau du patient (Dskin) est calculée en utilisant les données
RDSR via l’expression suivante [95] :

Dskin = Ka,r · CF · BSF ·AF ·
(
µen
ρ

)skin

air
·
(
dref

dskin

)2
(II.4)

avec :
— Ka,r : kerma dans l’air au point de référence donné par le fichier RDSR,
— CF : facteur de calibration du dispositif mesurant le Ka,r ou des tables servant à le calculer,
— dref : distance du foyer au point de référence interventionnel,
— dskin : distance du foyer à la surface de la peau du patient,
— BSF : facteur de correction du rayonnement rétrodiffusé,
— AF : facteur d’atténuation dû à la table d’opération et au matelas.
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— (µen/ρ)skin
air : rapport des coefficients massiques d’absorption en énergie de la peau et de l’air moyen-

nés sur la distribution du spectre des photons au point de mesure, permettant de convertir la dose
dans l’air en dose absorbée à la peau 9 [43]. Ce facteur introduit par Johnson et al. [95] n’est pas pris
en compte par Khodadadegan et al. [94].

L’introduction d’un facteur de calibration est intéressante car elle permet de diminuer l’incertitude sur
le kerma dans l’air au point de référence fourni par la machine. En effet, comme présenté à la section
II.4.1.1, en France la tolérance sur le kerma dans l’air au point de référence est de 25% [58] et il a été
montré dans cette même section que les valeurs du kerma dans l’air au point de référence fournies par les
machines Philips Allura Xper ont en moyenne un écart de 10% par rapport à la valeur mesurée. Cet écart
peut donc avoir un impact significatif sur le calcul de la dose à la peau.

Il ressort des travaux de Johnson et al. [95] que l’utilisation de fantômes anthropomorphes hybrides 10

adaptés à la morphologie du patient permet de reconstruire la dose maximale à la peau du patient avec
une précision d’environ 6% lors des projections postéro-antérieures et s’échelonnant de 7 à 10% pour les
projections antéro-postérieures et latérales.

Les travaux de Khodadadegan et al. [94] et de Johnson et al. [95] se sont cependant confrontés à
certaines limitations liées à l’utilisation des fichiers RDSR. En effet, selon la marque ou le modèle de
machine sur lequel le fichier est généré, les informations stockées dans les fichiers DICOM et RDSR sont
souvent incomplètes ou imprécises, notamment les informations sur la filtration du faisceau.

4.5 Conclusion

L’étude de la littérature montre que des méthodes de reconstruction de l’exposition de la peau du patient
existent et peuvent s’effectuer en temps réel via une connexion à la machine ou de manière postopératoire
via les fichiers de sortie de cette dernière.

La dose à la peau est reconstruite de manière analytique en projetant le kerma dans l’air au point de
référence fourni par la machine sur un fantôme informatique. Cette méthode, bien qu’étant instantanée et
demandant peu de ressources, reste assez peu précise avec un écart de 10 à 20% par rapport à la mesure
par films radiochromiques. Les principales difficultés sont :
— Comme expliqué à la section II.4.4.2, le kerma dans l’air au point de référence fourni par la machine

possède un écart moyen de 10% avec la mesure physique. L’utilisation d’un facteur de calibration
pour corriger le kerma fourni par la machine est donc indispensable pour prendre en compte cet
écart.

— L’impact de la table d’opération ainsi que du matelas du patient peuvent être pris en compte par un
facteur d’atténuation. Cependant, la table d’opération n’étant pas homogène sur toute sa structure,
la variation de l’atténuation du faisceau par cette dernière doit être prise en compte car selon les
incidences d’irradiation elle peut impacter la précision des résultats.

— La représentation de la morphologie du patient affecte directement la précision spatiale de l’exposition
de la peau. L’utilisation de fantômes anthropomorphes adaptés à la morphologie du patient permet
d’améliorer la précision des résultats.

— La conversion du kerma dans l’air en kerma dans le tissu est préférable pour améliorer la précision
de la dose à la peau reconstruite. En effet, aux énergies utilisées en radiologie interventionnelle, le
coefficient de conversion varie entre 0,92 et 0,97 [43].

— Une estimation précise de la distance foyer-peau du patient est indispensable à la bonne projection
du kerma au point de référence, le kerma étant approximativement proportionnel à l’inverse du carré
de la distance au foyer du tube.

Il est important de remarquer que la reconstruction de la dosimétrie du patient en temps réel repose
sur une connexion avec la machine pour récupérer les informations des évènements d’irradiations durant

9. Variant de 0,92 à 0,97 aux énergies de radiologie interventionnelle
10. Les fantômes anthropomorphes hybrides peuvent être déformés pour correspondre à la morphologie du patient. Ce type

de fantôme est discuté plus en détail dans le prochain chapitre.
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l’intervention. Cependant, il faut savoir qu’il est extrêmement compliqué pour les développeurs autres que
le constructeur d’obtenir l’autorisation de se connecter à la machine. À ce jour, cette limitation ne permet
pas d’envisager le développement d’une solution de reconstruction dosimétrie du patient en temps réel
fiable et utilisable en routine clinique dans le cadre de cette thèse. Nous nous sommes donc orientés vers
une reconstruction post-opératoire.

5 Suivi de dose aux organes

Malgré l’intérêt grandissant d’une estimation précise de la dosimétrie du patient, peu de moyens existent
aujourd’hui pour déterminer l’exposition de la dose aux organes en routine clinique. Les deux principales
méthodes reposent sur la mesure expérimentale en fantômes anthropomorphes ou sur la simulation Monte
Carlo.

La comparaison des doses aux organes disponibles dans la littérature est une tâche compliquée car ces
doses dépendent du type et de la complexité de la procédure, des géométries d’irradiation, des paramètres
du système et de la population de patients opérés. Pour faciliter ce travail, il arrive que certaines publi-
cations comparent leur résultats à la littérature au travers du coefficient de conversion du produit kerma
surface en dose efficace [23].

5.1 Estimation de la dose efficace par coefficients de conversion

La littérature fait état de la possibilité d’estimer la dose efficace (E) à partir du produit kerma sur-
face (PKS) cumulé via des coefficients de conversion [96]. Ces coefficients de conversion, notés CE, sont
généralement exprimés en mSv.Gy−1.cm−2 et calculés par la formule suivante :

CE = E

PKS (II.5)

Ces facteurs sont calculés à partir d’études synthétisant un échantillon conséquent de procédures interven-
tionnelles. Le tableau II.1 présente les coefficients de conversion issus de la littérature pour les procédures
neurologiques et cardiaques. Ces coefficients de conversion sont établis selon le type de procédure et peuvent
même être déterminés selon la projection utilisée. Cependant, ils ne tiennent pas compte des différentes
pratiques des praticiens ni des variations de morphologie des patients.

Table II.1 – Coefficients de conversion (CE) du produit kerma surface moyen en dose efficace [97, 67, 23].

Procédure Référence CE
Neuroradiologie interventionnelle NCRP (2009) 0,09

Manninen et al. (2012) 0,06-0,07
Omar et al. (2016) 0,08

Cardiologie interventionnelle Broadhead et al. (1997) 0,15-0,21
McFadden et al. (2002) 0,14
Efstathopoulos et al. (2003) 0,18
Stisova (2004) 0,14
IAEA (2009) 0,18
NCRP (2009) 0,10-0,28
Compagnone et al. (2011) 0,11-0,20
Omar et al. (2016) 0,22

Toutes procédures McParland (1998) 0,18
Ropolo et al. (2001) 0,15
Bozkurt and Bor (2007) 0,13

Dans son rapport 160, la NCRP 11 souligne que les coefficients de conversion estimés peuvent grande-
ment varier entre différentes installations pour les mêmes procédures interventionnelles [96]. Ces variations
11. Acronyme anglais de National Council on Radiation Protection and Measurements
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sont liées à un certain nombre de facteurs cliniques, notamment :
— le nombre de prise de vues,
— les incidences d’irradiation,
— la tension du tube,
— la filtration du faisceau,
— la distance entre la source et le patient,
— la taille de champ.

Un grande variation peut être constatée pour les procédures d’ablation par radiofréquence, avec des coeffi-
cients allants de 0,1 à 0,23 mSv.Gy−1.cm−2. Il donc essentiel de prendre en compte la variation inhérente
à ces coefficients lors de leur utilisation.

5.2 Fantômes anthropomorphes

Les fantômes anthropomorphes dosimétriques sont conçus pour reproduire l’absorption et la diffusion
des rayonnements ionisants sur un patient ou une partie de celui-ci. Il existe des fantômes anthropomorphes
de différents degrés de complexité selon l’objectif des mesures à effectuer. Une estimation correcte de la
dose à l’organe nécessite généralement un fantôme anthropomorphe reproduisant précisément l’anatomie
humaine.

Une estimation fiable de la dose moyenne absorbée par un organe nécessite un grand nombre de points
de mesure dans le fantôme. En effet, il est peu probable que la dose soit uniformément distribuée au sein
de celui-ci. Généralement les mesures de dose sont faites avec des TLD (section I.5.5.4.1), leur petite taille
permettant de mesurer la dose selon une distribution homogène.

Deux familles de fantômes anthropomorphes sont largement utilisées dans la littérature : la famille
RANDO et la famille ATOM. Ces fantômes sont structurés sous forme de coupes contenant chacune des
emplacements permettant l’insertion de détecteurs TLD. Ces familles sont illustrées sur la figure II.7 et
leurs caractéristiques sont synthétisées dans le tableau II.2.

(a) Fantômes adultes RANDO masculin et féminin [106]. (b) Fantômes adultes ATOM masculin et féminin.

Figure II.7 – Exemple de familles de fantômes anthropomorphes.

La famille de fantômes RANDO a été développée par le « Alderson Research Laboratories » et représente
l’adulte avec une version masculine et féminine. Ces fantômes sont fabriqués en utilisant un squelette
humain intégré dans un matériau plastique équivalent tissu représentant l’anatomie humaine. Ils ont pour
objectif de permettre la mesure précise de la dose induite par une irradiation externe.

La famille ATOM est fabriquée par le « Computerized Imaging Reference Systems », et est composée
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Table II.2 – Caractéristiques des représentations morphologiques des familles de fantômes anthropo-
morphes RANDO et ATOM [107].

Fantôme Taille (cm) Poids (kg)
RANDO masculin 175 73,5
RANDO féminin 163 54
ATOM masculin 173 73
ATOM féminin 160 55

de fantômes adultes masculins et féminins ainsi que de fantômes pédiatriques représentant le nouveau-né
et l’enfant de 1, 5 et 10 ans.

5.3 Outils cliniques de calcul de dose

Afin de pouvoir estimer de manière systématique la dose à l’organe (DT) pour différentes situations
cliniques ou différentes conditions d’exposition, le calcul sur une représentation virtuelle du patient est
plus accessible que la mesure expérimentale.

Les coefficients de conversion ont longtemps été le seul outil clinique pour estimer la dose aux organes,
le calcul par simulation Monte Carlo demandant d’importantes ressources informatiques. Cependant, l’aug-
mentation des capacités de calcul informatique a rendu le calcul Monte Carlo de plus en plus attractif, et
de nos jours la plupart des calculs dosimétriques s’effectuent par l’intermédiaire de cette méthode. Dans le
cas de l’estimation de la dose au patient en imagerie médicale, cette méthode est utilisée pour simuler le
dépôt d’énergie des rayons X dans des modèles numériques du corps humain. Ce mode de simulation ainsi
que les fantômes anthropomorphes numériques seront introduits et discutés en détails dans le chapitre III
de ce manuscrit.

Plusieurs logiciels sont disponibles pour reconstruire la dose aux organes du patient en radiologie
interventionnelle, notamment PCXMC [108], CalDose_X [109], ou MICADO [110]. Le logiciel PCXMC
est largement utilisé en clinique et est actuellement considéré comme étant le logiciel de référence [44].

5.3.1 PCXMC

PCXMC est un programme Monte Carlo très utilisé en clinique pour le calcul de la dose aux organes
du patient résultant des procédures de radiologie interventionnelle [108]. Il utilise une version modifiée des
fantômes anthropomorphes mathématiques de type MIRD [111] (figure II.8). Ces fantômes sont herma-
phrodites et représentent l’humain à plusieurs périodes : nouveau-né, 1, 5, 10, 15 ans et adulte. La prise
en compte de la morphologie du patient s’effectue au travers de deux facteurs d’échelle (s). Ces facteurs
dépendant de la taille (h) et du poids (M) du patient sont directement utilisés pour déformer le fantôme
numérique.

sz = h/h0 (II.6)

sxy =
√
h0 ·M
h ·M0

(II.7)

avec h0 la taille originale du fantôme, M0 le poids original du fantôme, sz le facteur d’échelle pour la taille
du fantôme et sxy le facteur de largeur et d’épaisseur du fantôme. La composition des tissus utilisés dans
les fantômes de PCXMC 2.0 est détaillée dans le tableau II.3.

La source ponctuelle de rayons X va émettre les photons de manière isotrope selon l’angle solide calculé
avec la distance source-détecteur et la taille de champ entrée par l’utilisateur. Les photons primaires
vont interagir avec le fantôme par l’intermédiaire des processus physiques suivants : effet photoélectrique,
diffusion élastique et inélastique (section I.3.2). L’énergie transmise aux électrons secondaires est considérée
comme déposée en totalité au point d’interaction, aucun électron secondaire n’est donc généré. Les sections
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(a) Vue de face. (b) Vue de face zoomée. (c) Vue de dos zoomée (le squelette
n’est pas représenté).

Figure II.8 – Fantôme anthropomorphe hermaphrodite adulte de PCXMC 2.0 [112].

Table II.3 – Composition des tissus des fantômes (à l’exception du nouveau-né) utilisés dans PCXMC 2.0
[108]. Les éléments Na, Mg, P, S et Cl sont regroupés et considérés comme du phosphore. Les éléments de
numéro atomique supérieur ou égal au potassium sont regroupés et considérés comme du calcium.

Tissu Densité H (%) C (%) N (%) O (%) P (%) Ca (%)
Squelette 1,400 7,337 25,475 3,057 47,893 5,876 10,362
Poumons 0,296 7,995 10,238 2,866 75,752 0,770 0,240
Autres tissus 1,040 10,454 22,663 2,490 63,525 0,626 0,242

efficaces des différents processus physiques sont reprises de Storm and Israel [113]. Plusieurs variables
sont générées par triages pseudo-aléatoires : la direction initiale du photon primaire, la distance entre
les interactions, le type d’atome considéré dans l’interaction, le type d’interaction, l’angle de diffusion et
l’énergie.

La dose absorbée aux organes est calculée par simulation Monte Carlo pour des photons monoénergé-
tiques d’énergies allant de 10 à 150 keV par pas de 10 keV et selon 10 lots par pas d’énergie. L’estimation
de la dose absorbée à chaque énergie est obtenue par la moyenne des lots, l’incertitude statistique de cette
dose étant estimée par l’écart type. La dose aux organes correspondant au spectre de rayons X d’inté-
rêt est calculée par la suite en utilisant les données monoénergétiques. Ainsi, les mêmes données Monte
Carlo peuvent être utilisées pour calculer la dose pour un spectre donné sans demander de simulations
supplémentaires.

Le spectre de rayons X utilisé dans PCXMC est basé sur les données de Birch et al. [114] et prend en
compte les facteurs suivants : tension du tube à rayons X, angle de l’anode et filtration du faisceau. Le
kerma dans l’air incident est calculé par conversion du flux de photons incident via les facteurs du rapport
46 de l’ICRU [115].

5.3.1.1 Comparaisons avec la littérature

La publication de Foerth et al. [116] présente la comparaison des valeurs de doses obtenues par PCXMC
avec les mesures TLD dans le fantôme anthropomorphe féminin ATOM pour des procédures de réparation
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endovasculaire aortique. La comparaison entre les doses aux organes expérimentales et simulées met en
lumière des différences pouvant s’élever jusqu’à un facteur 4, notamment à l’utérus, aux gonades et à la
moelle osseuse rouge. Cependant, l’écart entre les doses aux organes est en moyenne de 10%. Il a également
été constaté que PCXMC surestime la dose efficace de 20% par rapport à celle mesurée expérimentalement
sur fantôme. Il est supposé par les auteurs que ces écarts sont dus aux différences anatomiques entre les
deux fantômes anthropomorphes utilisés.

La publication de Karavasilis et al. [117] compare les valeurs de doses obtenues par le code de simulation
Monte Carlo MCNP5 avec les résultats de PCXMC pour des procédures de drainage biliaire transhépatique
percutané. Pour effectuer les simulations MCNP5, 4 × 108 particules primaires ont été simulées, pour un
temps de calcul d’environ 10h, tandis que les simulations PCXMC ont été effectuées avec 2×107 particules
en un temps de calcul d’environ une heure sur les mêmes processeurs. La précision statistique de la dose
aux organes reconstruite est inférieure à 0,3% pour la plupart des organes irradiés et inférieure à 2% pour
les organes les moins irradiés. Les écarts de doses aux organes vont d’environ 1% au foie et à la peau
jusqu’à 75% à la moelle osseuse, l’écart moyen étant de 13%. L’écart en dose efficace est de 5% entre les
deux codes.

5.3.1.2 Conclusion

Le programme de calcul de dose aux organes PCXMC possède une rapidité d’exécution très intéressante
pour une utilisation clinique. Les calculs peuvent être jusqu’à 10 fois plus rapide qu’un code Monte Carlo
classique (MCNP5) pour la même précision statistique sur les doses aux organes [117]. Cette rapidité de
calcul impose nécessairement des approximations dans la modélisation des irradiations, notamment par
l’utilisation d’un fantôme anthropomorphe mathématique dont la forme et la position schématique des
organes et tissus ne permet pas de représenter avec réalisme le patient. La comparaison des résultats
de PCXMC avec la mesure expérimentale et la simulation Monte Carlo montre que la représentation
schématique des fantômes anthropomorphes mathématiques biaise les doses aux organes reconstruites
d’un peu plus de 10% en moyenne [116, 117].

Outre l’approximation des certains paramètres, la principale limite actuelle de PCXMC est son inca-
pacité à calculer la dose maximale ainsi que la distribution de l’exposition à la peau du patient, données
pourtant essentielles à la radioprotection du patient. De plus, le fait que la table et le matelas ne soient
pas modélisés impose à l’utilisateur de tenir compte lui même de l’atténuation de ces deux éléments pour
améliorer la précision des résultats.

5.4 Outils de recherche

Plusieurs groupes de recherche travaillent actuellement sur l’automatisation de la reconstruction de la
dose aux organes du patient. Ces recherches amènent au développement de logiciels intégrant une prise en
charge des données RDSR et une reconstruction par simulation Monte Carlo. Deux publications visant à
répondre à cet objectif sont présentées dans les paragraphes suivants.

5.4.1 Développements de Omar et al.

Le travail de Omar et al. [23] porte sur le développement d’un logiciel reconstruisant les données des
irradiations par lecture des informations des fichiers RDSR et calculant les doses aux organes du patient
par l’intermédiaire de PCXMC. La raison invoquée de l’utilisation de PCXMC pour effectuer les calculs
Monte Carlo est la rapidité des simulations. Ce développement, dont le fonctionnement est synthétisé figure
II.9, est divisé en trois parties :
— calcul du kerma incident dans l’air,
— reconstruction de la projection du faisceau de rayons X sur le patient,
— calcul de la dose aux organes du patient à partir des deux points précédents.
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Figure II.9 – Schématisation du fonctionnement du logiciel développé par Omar et al. [23]. DSS : distance
source-peau. DSR : distance source-point de référence.

Le calcul de Ka,i est nécessaire pour renormaliser les résultats générés par PCXMC. La formule utilisée
pour calculer le kerma incident dans l’air est la suivante :

Ka,i = Ka,r · ftable ·
(
dref

dskin

)2
(II.8)

avec ftable le facteur d’atténuation de la table et du matelas dépendant de la rotation de l’arceau, dref la
distance du point focal au point de référence radiologique et dskin la distance du point focal à la surface
de la peau du patient.

Le temps de calcul s’échelonne de 10 à 30 minutes par procédure selon le nombre d’événements d’ir-
radiation à simuler. Les données concernant la précision statistique des valeurs de doses reconstruites par
PCXMC ne sont pas mentionnées dans la publication. De même, ce travail ne propose aucune comparai-
son avec des mesures expérimentales. Cependant, la comparaison des coefficients de conversion du produit
kerma surface en dose efficace s’est révélée être en bon accord avec la littérature, comme présenté sur le
tableau II.1.

5.4.2 Développements de Borrego et al.

Le travail de Borrego et al. [118] a porté sur le développement d’une méthode pour quantifier la dose
aux organes internes du patient par le code Monte Carlo MCNPX 12, couplée à un algorithme analytique de
cartographie de la dose à la peau du patient via l’utilisation des fichiers RDSR pour accéder aux données
des interventions. Les différentes morphologies de patient sont modélisées grâce à la famille fantômes
anthropomorphes UF/NCI [119], représentative de la morphologie des populations d’adultes et d’enfants
vivant aux États-Unis. La position du patient par rapport à la table étant inconnue, l’approche dite « tête-
centrée » est utilisée. C’est-à-dire que le fantôme représentant le patient est placé au centre de la table
avec sa tête positionnée à 5 cm du bord de celle-ci (section III.5.4).

Le temps moyen de traitement d’un fichier RDSR d’une intervention est en moyenne de 38 minutes
sur une grille de calcul de 12 CPU. Le nombre de particules primaires par simulation est de 7,5× 107. La
dose des organes présents dans le champ a une incertitude statistique de moins de 1%, et les organes hors
champ ont une incertitude de moins de 10%.

Borrego et al. [118] ne présentent cependant pas de validation expérimentale de leur résultats de dose
aux organes.

12. Acronyme anglais pour Monte Carlo N-Particle eXtended
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5.4.3 Conclusion

La simulation Monte Carlo est devenu un outil incontournable pour reconstruire la dose aux organes
du patient lors des procédures de radiologie interventionnelle. La modélisation de ces procédures passe par
l’exploitation des données contenues dans les fichiers de sortie des machines au format RDSR. Il ressort de
l’étude de la littérature que la maitrise de certains paramètres est essentielle à la fidélité de la modélisation
des procédures et à la précision des calculs de dose, dont notamment :
— la prise en compte de l’atténuation de la table et du matelas,
— la fidélité de la représentation de la morphologie du patient,
— le positionnement du patient par rapport à la table et au faisceau de la machine.

Ces paramètres seront abordés en détail dans les chapitres III et IV.

6 Niveaux de référence

Afin de permettre au praticien d’optimiser ses actes et de limiter au maximum l’exposition des patients,
des niveaux de référence diagnostiques ont été définis. Les niveaux de référence diagnostiques sont des
indicateurs dosimétriques de la qualité des pratiques destinés à identifier les situations nécessitant une
action correctrice. Ils sont définis par type d’examens et de patients. Les niveaux de référence diagnostiques
introduits par la publication 60 de l’ICRP [47], repris dans la publication 73 de l’ICRP [120] et intégrés au
niveau européen par la communauté européenne de l’énergie atomique par la directive 97/43/EURATOM
[121] puis dans sa directive 2013/59/EURATOM [54] sont en vigueur dans le droit français 13.

Aujourd’hui en France les valeurs des niveaux de référence diagnostiques sont définies pour la radiologie
conventionnelle, la scanographie et la médecine nucléaire. À ce jour, aucun niveau de référence réglementaire
n’est en vigueur pour la radiologie interventionnelle en France. Dans ce contexte, le projet RAY’ACT 14,
porté par le Collège National des Cardiologues a mené une étude en 2014 afin de mettre à jour les niveaux
de référence en cardiologie interventionnelle [122]. Cette étude a exploité les données de 61 centres, soit
93451 actes de procédures coronariennes (angiographies et angioplasties coronaires). De même, la Société
Française de Physique Médicale (SFPM) et la Société Française de Radiologie (SFR) ont collaboré sur
l’établissement de niveaux de référence sur les actes les plus courants ou les plus exposants de radiologie
interventionnelle (hors procédures cardiaques) chez l’adulte [123, 124]. Cette étude a exploité les données
de 36 centres sur 15 procédures différentes, soit environ 4300 actes au total.

Plusieurs définitions des niveaux de référence en radiologie interventionnelle coexistent actuellement.
Les travaux de Georges et al. [122], Etard et al. [123] et de la SFPM [124] définissent les niveaux de
référence comme la valeur arrondie du troisième quartile de la distribution globale pour chaque paramètre
dosimétrique. Dans sa publication 135 [125], l’ICRP recommande d’utiliser préférentiellement le 75ème

centile des valeurs médianes par salles dans le cas d’études multi-centres. Les termes 75ème centile et
troisième quartile correspondent à la même définition, à savoir la donnée qui sépare les valeurs 75%
inférieures et 25% supérieures de la distribution des données et sont illustrés figure II.10. Les niveaux de
référence sont établis pour le temps de scopie, le nombre total d’images de graphie, le kerma dans l’air au
point de référence et le produit kerma surface.

7 Exposition typique

Le rapport 168 de la NCRP définit les procédures fortement irradiantes comme celles dont 5% des opé-
rations dépassent 3 Gy pour le kerma dans l’air au point de référence ou 300 Gy.cm2 pour le produit kerma
13. Arrêté du 12 février 2004 puis du 24 octobre 2011 relatif aux niveaux de référence diagnostiques en radiologie et en

médecine nucléaire
14. Acronyme anglais de Patient’s exposure to X-RAY during Coronary Angiography and percutaneous transluminal

Coronary angioplasTy

61



CHAPITRE II. RADIOPROTECTION DU PATIENT

25% 25%

médiane

25% 25%

50ème
centile25ème

centile
50ème
centile

valeur
minimale

valeur
maximale

100ème
centile

3ème
quartile

1er
quartile

Figure II.10 – Illustration des termes centile et quartile sur une distribution de données.

surface [45]. Les procédures les plus irradiantes sont l’angioplastie coronaire transluminale percutanée et
l’ablation cardiaque par radiofréquence [45]. Ainsi la majorité de la littérature sur la dose en radiologie
interventionnelle est dédiée aux procédures cardiaques.

Le tableau II.4 présente les résultats du projet RAY’ACT mené en 2014. Ce dernier présente les valeurs
médianes et les estimations des niveaux de référence pour les procédures interventionnelles coronariennes.
Dans ce tableau les valeurs dosimétriques correspondant au terme angioplastie coronaire font référence aux
procédures d’angioplastie seules ainsi qu’à celles se déroulant immédiatement après une angiographie.

Table II.4 – Synthèse des valeurs médianes et, entre parenthèses, les niveaux de référence des indicateurs
dosimétriques pour les procédures coronariennes de cardiologie interventionnelle [122]. Les niveaux de
référence sont établis pour le temps de scopie (FT), le nombre total d’images de graphie (NI), le kerma
dans l’air au point de référence (Ka,r) et le produit kerma-surface (PKS).

Procédure PKS (Gy.cm2) Ka,r (mGy) FT (min) NI
Angiographie coronaire 15 20,8 (38) 294 (522) 3,3 (6) 404 (584)
Angioplastie coronaire 16 45,2 (80) 747 (1273) 9,8 (15) 676 (957)

Le tableau II.5 reprend les données issues de l’étude menée par la collaboration entre la SFPM et la
SFR afin d’estimer les niveaux de référence radiologique pour les procédures interventionnelles les plus
fréquentes en 2015.

7.1 Dose maximale à la peau

Le tableau II.6 synthétise la distribution de la dose maximale à la peau pour un ensemble de procédures
de radiologie interventionnelle effectuées sur des patients atteints de cancer en 2006 [126].

15. Procédure aussi appelée coronarographie
16. Procédure aussi appelée intervention coronarienne percutanée
17. Malformation Artério-Veineuse
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Table II.5 – Synthèse des valeurs médianes et, entre parenthèses, les niveaux de référence des indicateurs
dosimétriques pour les procédures interventionnelles (à l’exception de la cardiologie interventionnelle) les
plus fréquentes en 2015 [123, 124]. Les niveaux de référence sont établis pour le temps de scopie (FT),
le nombre total d’images de graphie (NI), le kerma dans l’air au point de référence (Ka,r) et le produit
kerma-surface (PKS).

Procédure PKS (Gy.cm2) Ka,r (mGy) FT (min) NI
Artériographie cérébrale 45,4 (90) 312 (630) 5,7 (11) 256 (390)
Artériographie médullaire 88,0 (185) 639 (1420) 15,1 (26) 229 (310)
Embolisation d’un anévrisme cérébrale 130,8 (190) 1718 (2770) 37,2 (58) 610 (1080)
Embolisation d’une MAV 17 cérébrale 169,9 (285) 2019 (3230) 44,5 (68) 577 (970)
Artériographie des membres inférieurs 38,1 (75) 55 (150) 2,2 (6) 166 (250)
Drainage biliaire 14,2 (35) 95 (260) 9,1 (16) 2 (10)
Pose de cathéter central par voie humérale 0,6 (1,2) 2 (4) 0,5 (1,0) 1 (1)
Pose de port à cathéter 0,5 (1,5) 2 (5) 0,4 (0,8) 1 (2)
Chimio-embolisation hépatique 120,6 (250) 520 (990) 17,7 (28) 105 (200)
Embolisation des artères bronchiques 68,7 (135) 328 (830) 25,0 (38) 149 (240)
Embolisation d’un fibrome utérin 73,7 (175) 390 (800) 20,3 (29) 75 (160)
Embolisation d’une hémorragie de la délivrance 145,5 (255) 581 (930) 15,8 (25) 108 (260)
Embolisation des artères rénales 128,4 (325) 750 (1700) 14,3 (22) 162 (210)
Shunt porto-systémique intrahépatique 99,3 (185) 376 (780) 24,1 (39) 71 (120)
Vertébroplastie 35,8 (70) 370 (770) 7,3 (11) 10 (320)

Table II.6 – Synthèse de la distribution de la dose maximale à la peau pour un ensemble de procédures
de radiologie interventionnelle effectuées sur des patients atteints de cancer en 2006 [45, 126].

Dskin,max (Gy) Fréquence Pourcentage Pourcentage cumulé
<0,01 1381 34,7 34,7

0,01 - 0,1 1520 38,2 73,0
0,1 - 0,2 368 9,3 82,2
0,2 - 0,3 215 5,4 87,6
0,3 - 0,4 109 2,7 90,4
0,4 - 0,5 57 1,4 91,8
0,5 - 0,6 54 1,4 93,2
0,6 - 0,7 34 0,9 94,0
0,7 - 0,8 23 0,6 94,6
0,8 - 0,9 13 0,3 94,9
0,9 - 1,0 19 0,5 95,4
1 - 2 104 2,6 98,0
2 - 3 44 1,1 99,1
3 - 4 15 0,4 99,5
4 - 5 10 0,3 99,7
5 - 6 4 0,1 99,8
6 - 7 1 0,0 99,9
7 - 8 4 0,1 100,0
8 - 9 1 0,0 100,0

8 Conclusion

Le calcul de la distribution de dose à trois dimensions est une problématique actuelle en radiologie
interventionnelle pour l’optimisation et le suivi de la dosimétrie du patient. Cependant, les outils cliniques
permettant ces estimations restent peu nombreux et de précision limitée.

Les développements en cours se basent majoritairement sur la simulation Monte Carlo pour le calcul
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de l’exposition et la récupération des données des interventions via les fichiers de sortie des machines. Ces
développements soulèvent cependant plusieurs problématiques, telles que l’optimisation entre la précision
et le temps de calcul, la question du réalisme de la modélisation du patient, ou encore la prise en compte
de la table et du matelas de la machine. Il est intéressant de remarquer que les développements actuels ne
permettent pas un calcul Monte Carlo en parallèle de la dose à la peau et de la dose aux organes.

L’objectif de ce travail de thèse est de proposer un outil permettant la reconstruction complète de la
dosimétrie du patient par calcul Monte Carlo, utilisant une modélisation précise des procédures et se basant
sur les informations contenues dans les fichiers de sortie RDSR [127]. Cet outil devra ainsi permettre une
reconstruction précise, tout en conservant un temps de calcul raisonnable et une simplicité d’utilisation
compatible avec une utilisation en routine clinique. L’objectif est de permettre la production d’un rapport
de dose à la peau et aux organes à la fin des procédures, comme suggéré par l’ICRP [39]. Les choix du
code de simulation Monte Carlo, des différentes méthodes d’optimisation des calculs, ainsi que du type de
fantôme anthropomorphe sont présentés dans le chapitre suivant.

64



Chapitre III

Calcul Monte Carlo et outils de
modélisation

1 Introduction

De nos jours, les méthodes de calculs numériques sont devenues un moyen incontournable d’estimer
les grandeurs dosimétriques nécessaires à la radioprotection du patient en radiologie interventionnelle.
Cependant, selon les approximations de la méthode utilisée, la grandeur reconstruite sera plus ou moins
biaisée. La méthode de référence en dosimétrie pour simuler le transport de particules est la méthode
Monte Carlo, méthode qui a déjà été évoquée au cours du chapitre précédent.

La méthode Monte Carlo a été décrite en 1949 par Metropolis and Ulam [128] comme : « Une approche
statistique de l’étude des équations différentielles, ou plus généralement, des équations intégro-différentielles
appartenant aux nombreuses branches des sciences naturelles ». Plus simplement, la méthode Monte Carlo
est une méthode numérique résolvant des problèmes mathématiques au travers d’équations. Ainsi, l’ap-
plication de la méthode Monte Carlo à un problème physique nécessite de formuler ce dernier sous forme
d’équation ou d’un système d’équations. Le nom Monte Carlo a été suggéré par Metropolis à la fin des
années 1940 en référence au célèbre casino de Monte Carlo [129].

Les domaines d’application de la méthode Monte Carlo sont nombreux en physique, allant de la physique
des particules à la radioprotection en passant par l’astrophysique. L’utilisation de la méthode Monte Carlo
dans la recherche afin de résoudre des problèmes liés à la physique médicale utilisant les rayonnements a
augmenté à un rythme très important durant les dernières décennies [130, 131]. Ces problèmes peuvent
aussi bien concerner la caractérisation d’une chambre d’ionisation, le calcul de la dose reçue par le patient et
le personnel médical par les dispositifs d’imagerie médicale ou encore les problématiques de radiothérapie.

2 Principe du calcul Monte Carlo

La méthode Monte Carlo est une technique de calcul basée sur la simulation mathématique de processus
physiques. L’application de cette technique nécessite une transcription des variables des processus physiques
en termes de probabilités. Il est ainsi nécessaire de définir des fonctions de probabilité et de comptage pour
décomposer un problème complexe en une série de calculs aléatoires de valeurs pour chaque variable à partir
d’une fonction de probabilité. Le calcul successif de cas uniques, appelés histoires, permet la reconstruction
de valeurs moyennes ainsi que de leurs incertitudes.

Dans le domaine de la dosimétrie en imagerie médicale, la méthode Monte Carlo est utilisée pour
simuler et reconstruire l’énergie déposée par les rayons X dans un milieu donné (par exemple un fantôme
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anthropomorphe ou dans l’air de la salle d’opération). Un grand nombre de photons sont générés, leurs
interactions avec la matière sont simulées en utilisant la physique des processus d’interaction et l’énergie
déposée à chaque point d’interaction est enregistrée. Étant donné l’énergie des rayons X en imagerie
médicale (< 150 keV), les processus d’interaction simulés pour le photon se limitent à l’effet photoélectrique,
l’effet Compton et la diffusion Rayleigh (section I.3.2.1). De plus, le libre parcours moyen des électrons
secondaires dans les tissus permet, en général, de considérer que l’énergie transmise à ces électrons est
déposée au point d’interaction (< 0,1 mm dans les tissus pour un électron de 150 keV) et que dans ces
matériaux le kerma est équivalent à la dose absorbée. Enfin, il est important de rappeler que dans les
tissus, le taux de Bremsstrahlung dû aux électrons secondaires est négligeable.

La définition d’une simulation Monte Carlo pour le transport des particules s’effectue en plusieurs
étapes :

1. définition de la géométrie : dimension, position et composition de chaque volume,
2. définition de la source : dimension, position du volume de la source ainsi que direction, type et

énergies des particules émises par la source,
3. définition des détecteurs : association au volume d’intérêt ainsi que résolution spatiale à l’intérieur

de ce dernier et choix de l’information à enregistrer (fluence, énergie déposée, dose absorbée, . . . ),
4. définition de la physique : modèle de physique, énergies/distances de coupure,
5. définition du nombre d’histoires : choix du nombre de particules primaires à simuler.

La figure III.1 schématise le fonctionnement d’un code de simulation Monte Carlo du transport des
particules.

2.1 Génération des nombres aléatoires

Les codes de simulation Monte Carlo utilisent un générateur de nombres aléatoires (RNG 1). Seulement,
de par leur nature déterministe, les ordinateurs ne peuvent pas générer de nombre aléatoirement. Les
nombres générés par les RNG ne sont donc pas vraiment aléatoires et doivent être qualifiés de nombres
pseudo-aléatoires.

La résolution d’un problème complexe par simulation Monte Carlo nécessite la génération d’une grande
quantité de nombres pseudo-aléatoires. Afin de ne pas biaiser les résultats, les nombres générés ne doivent
pas être corrélés, ou du moins paraitre indépendants les uns des autres. Si tel est le cas, la séquence de
nombres générés peut être qualifiée de pseudo-aléatoire. Pour simplifier la notation, ces nombres seront
simplement appelés nombres aléatoires dans le reste du manuscrit.

Parmi les différents types de RNG, le principe du générateur dit congruentiel linéaire [132] va être
explicité à titre d’exemple. Ce générateur produit une séquence de nombres entiers aléatoires Xn répondant
à l’inégalité suivante :

0 ≤ Xn ≤ m avec m ∈ R (III.1)
La valeur du nombre aléatoire ξn comprise dans l’intervalle [0,1] est déterminée par :

ξn = Xn

m
0 ≤ ξn ≤ 1 (III.2)

Les nombres entiers aléatoires sont calculés par la relation de récurrence suivante :

Xn = (a ·Xn−1 + b) mod m n ≥ 0 (III.3)

avec :
— m le module : 0 < m,
— a le multiplicateur : 0 < a < m,
— b l’incrément : 0 ≤ b < m,
— X0 la « graine » : 0 ≤ X0 < m.

1. Acronyme anglais pour random number generator
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Figure III.1 – Logigramme de la simulation du transport de particules par la méthode Monte Carlo [33].

La graine d’un générateur de nombre aléatoire 2 détermine le point de départ de l’itération des nombres
aléatoires. Ainsi les valeurs aléatoires générées avec la même graine seront toujours similaires pour chaque
itération du RNG.

La taille d’une séquence de nombres aléatoires étant de m− 1, afin d’avoir la périodicité la plus grande
possible informatiquement, il est recommandé un module m de la taille maximale d’un entier non signé.
Sur une architecture 32 bits, m = 231, donnant une taille de séquence de 232 − 1 = 2,1 × 109 nombres
aléatoires. En architecture 64 bits, la taille est de 263 − 1 = 9,2× 1018.

En physique médicale, l’un des générateurs de nombres aléatoires le plus couramment utilisé est appelé
« Mersenne Twister ». Ce générateur a une taille de séquence (période) de 219937 − 1 [133].

2.2 Transport des particules

Le concept de transport d’un photon dans un code Monte Carlo, ainsi que l’échantillonnage d’une
distribution discrète du choix du type d’interaction lors d’une collision, vont être introduits dans cette
section.

Soit P (s) la probabilité qu’a un photon d’énergie E de parcourir une longueur s avant d’interagir dans

2. Terme anglais : seed
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un milieu homogène. Cette valeur est donnée par la loi d’atténuation :

P (s) = exp−µ(E)s (III.4)

avec µ(E) le coefficient d’atténuation linéaire du milieu pour une énergie de photon E défini comme :

µ(E) = n · σ(Z,E) =
∑
i

ni · σ(Zi,E) (III.5)

où ni est le nombre d’atomes par unité de volume de l’élément i d’un matériau donné et σ la section
efficace totale par atome pour un noyau de numéro atomique Zi et à l’énergie E. La probabilité p(s)
qu’une interaction se produise sur la distance infinitésimale entre s et s+ ds est donnée par [130] :

p(s)ds = µ(E) exp−µ(E)s ds (III.6)

Le libre parcours moyen λ(E) d’un processus d’interaction peut être calculé dans un milieu de taille infinie :

λ(E) =
∫ ∞

0
s p(s)ds =

∫ ∞
0

µ(E) s exp−µ(E)s ds = 1
µ(E) (III.7)

Il dépend du milieu et ne peut pas être utilisé pour échantillonner la probabilité d’interaction dans un
milieu hétérogène. Pour cela il est nécessaire d’utiliser le nombre de libres parcours moyens nλ défini
comme :

nλ = s

λ(E) (III.8)

Ainsi, pour un photon traversant en ligne droite plusieurs régions i contenant des matériaux différents
jusqu’au point d’interaction P , il est possible d’écrire :

nλ =
P∑
i

µi(E) · si (III.9)

Dans chaque région i le coefficient d’atténuation µi(E) et la distance parcourue dans celle-ci si doivent
être déterminés. La probabilité d’interaction ξ à une distance l après avoir traversé la surface du milieu
est calculée via l’intégrale :

ξ =
∫ l

0
µ(E) exp−µ(E)s ds = 1− exp−µ(E)l = 1− exp−nλ (III.10)

La distance de la première interaction s’écrit de la manière suivante :

nλ = − ln(1− ξ) = − ln(η) (III.11)

avec ξ et η des nombres aléatoires uniformément distribués respectivement sur [0,1[ et ]0,1].

Il est donc possible d’échantillonner la distribution discrète du type de processus impliqué dans l’in-
teraction. Aux énergies de rayons X utilisés en imagerie médicale, les probabilités des trois processus
d’interaction considérés sont :

p1 = µphot

µtot
; p2 = µComp

µtot
; p3 = µRayl

µtot
avec µtot = µphot + µComp + µRayl (III.12)

Ainsi :
n∑
i=1

pi = 1 (III.13)

La probabilité cumulée se définit comme :

P (j) =
j∑
i=1

pi (III.14)

Soit un nombre aléatoire X défini sur ]0,1], la n-ième interaction est choisie si :

P (n− 1) < X ≤ P (n) (III.15)

Ainsi les cas suivants sont possibles d’après la formule (III.12) :
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— 0 < X ≤ P (1) : interaction photoélectrique,
— P (1) < X ≤ P (2) : interaction Compton,
— P (2) < X ≤ P (3) : interaction Rayleigh.

En définissant arbitrairement les probabilités des trois types d’interaction comme p1 = 0,4, p2 = 0,5
et p3 = 0,1, après un nombre conséquent de tirages, le nombre d’occurrences des interactions lors des
collisions des photons correspondra à 40% d’interactions photoélectriques, 50% d’interactions Compton et
10% d’interactions Rayleigh. Le nombre de tirages a un impact significatif sur les fluctuations statistiques,
il est indispensable de procéder à un grand nombre de tirages pour être le plus proche de la distribution à
estimer.

Pour un type d’interaction donné, tous les paramètres (énergie, angle de diffusion) des particules se-
condaires peuvent être déterminées de cette manière en utilisant les sections efficaces différentielles qui y
sont associées.

2.3 Convergence statistique

Le résultat d’un calcul Monte Carlo n’est d’aucune utilité s’il n’est pas associé à son incertitude sta-
tistique. Dans les anciens codes Monte Carlo, l’incertitude statistique des quantités était calculée via une
approche par « lots » 3 [134]. L’estimateur de la variance s2 par lots de la valeur moyenne de la quantité
X est le suivant :

s2
X

=
∑N
i=1(Xi −X)2

N(N − 1) (III.16)

avec N le nombre de lots (habituellement 10), Xi la valeur moyenne de X dans le lot i et X la valeur
moyenne de X sur tous les lots. Ainsi à moins d’utiliser un nombre conséquent de lots, les fluctuations
statistiques de l’incertitude seront élevées.

Pour améliorer l’estimation de l’incertitude, les codes Monte Carlo modernes utilisent une approche
« histoire par histoire » [134]. L’estimateur de la variance s2 par histoires est le suivant :

s2
X

= 1
N − 1

∑N
i=1X

2
i

N
−

(∑N
i=1Xi

N

)2
 (III.17)

avec N le nombre d’histoires indépendantes, Xi la valeur de X pour l’histoire i.

Le temps d’un calcul Monte Carlo t est directement proportionnel au nombre d’histoires générées pour
la simulation et donc à la variance s2 des résultats Monte Carlo, cette relation pouvant être approximée
comme :

sš ∝ 1
N

⇒ sš ∝ 1
t

(III.18)

Les progrès constants dans le domaine de l’informatique permettent d’effectuer des calculs Monte Carlo
de plus en plus complexe en un temps ne cessant de se réduire.

3 Codes de calcul Monte Carlo

Une multitude de codes de calcul Monte Carlo destinés à la simulation du transport des particules ont
été développés et sont utilisés dans le domaine médical, dont notamment :
— EGS « Electron Gamma Shower » [135, 136, 137],
— GEANT4 « GEometry ANd Tracking » 4 [138, 139, 140],
3. En anglais : batch method
4. L’acronyme Generation of Events ANd Tracks est aussi retrouvé dans la littérature.
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— MCNP « Monte Carlo N-Particle » [141, 142],
— PENELOPE « PENetration and Energy LOss of Positons and Electrons » [143, 144, 145],
— GATE « GEANT4 Application for Tomographic Emission » [146, 147], surcouche GEANT4 dédiée

à la physique médicale.

Par le passé, deux codes de calcul Monte Carlo ont été utilisés de manière dominante, EGS et MCNP.
Depuis les années 2000, l’utilisation du code de calcul GEANT4 [138] est cependant en forte augmentation
et son utilisation est à présent aussi élevée que MCNP dans la littérature scientifique [130].

Le code de calcul Monte Carlo GATE occupe une place centrale dans ce travail de thèse. En effet,
avec ses outils spécialisés pour les applications de dosimétrie médicale, GATE est un code particulièrement
adapté pour mettre en place un système de reconstruction dosimétrique en radiologie interventionnelle.
Son fonctionnement est explicité dans la suite de ce chapitre.

4 GATE

En 2004, un code de simulation Monte Carlo dédié aux applications médicales et basé sur GEANT4 a été
présenté [146], sous l’acronyme GATE 5. L’objectif de GATE est d’être accessible au plus grand nombre
d’utilisateurs, en permettant la paramétrisation de la simulation à partir de commandes simples, sans
nécessiter de connaissances en programmation. Les premières fonctionnalités de GATE étaient focalisées
sur l’imagerie médicale. C’est dans sa version 6, sortie en 2010, que GATE a bénéficié de fonctionnalités
dédiées à la dosimétrie et la prise en charge des géométries voxélisées [148, 147]. La version 8 de GATE a
été utilisée pour effectuer les simulations Monte Carlo de ce travail de thèse.

4.1 Structure

GATE est construit autour des librairies de GEANT4, selon plusieurs couches, comme illustré figure
III.2. Un grand nombre d’additions ont été introduites permettant à l’utilisateur de pouvoir définir une
simulation Monte Carlo sous forme de commandes simples. L’objectif premier est de rendre l’utilisation
de GATE accessible aux utilisateurs n’ayant aucune connaissance en programmation, connaissance indis-
pensable à la maitrise de GEANT4.

GEANT4

Core layer

Application layer

Couches développeur
(C++)

User layer
Couche utilisateur

(macro de commandes)

Figure III.2 – Architecture en couches de GATE [146].

Les fichiers d’entrée de GATE ont la forme de macros contenant les commandes nécessaires à la des-
cription de la géométrie à simuler, aux paramètres des sources de particules, aux informations concernant
la physique de la simulation et des données de sortie souhaitées.

Dans GATE, l’accès aux données de sortie de la simulation (dose absorbée, énergie déposée, informations
sur les particules, . . . ) se fait au travers de modules prédéfinis appelés acteurs 6 chargés d’enregistrer et

5. Acronyme anglais pour : GEANT4 Application for Tomographic Emission
6. Terme anglais : Actor
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de traiter les informations désirées par l’utilisateur. Chaque acteur est associé à un volume d’intérêt de la
scène simulée et peut enregistrer les informations selon un maillage virtuel superposé au volume d’intérêt
permettant d’obtenir un fichier de sortie contenant une distribution tridimensionnelle des informations,
sous forme de fichiers texte, ROOT ou d’image voxélisée. L’acteur se charge aussi de calculer l’incertitude
associée à chaque fichier de sortie qu’il génère.

4.1.1 Exemple du calcul de la dose absorbée

Dans GATE, la dose absorbée dans un volume d’intérêt est enregistrée via une fonction appelée Do-
seActor. Cette fonction a la capacité de sauvegarder la dose sous forme d’une matrice à trois dimensions
superposée à la géométrie de la simulation. L’unité élémentaire de ces matrices est appelé dosel par ana-
logie au terme voxel (analogue tridimensionnel du pixel) [149]. La dose absorbée dans le dosel k (Dk) de
la matrice est calculée en sommant la contribution en dose absorbée générée par chacune des N histoires
i (dk,i) :

Dk =
N∑
i=1

dk,i (III.19)

L’incertitude statistique sur la dose moyenne absorbée dans le dosel k (sk) est définie selon l’équation
(III.17) :

sk =

√√√√√ 1
N − 1

∑N
i=1 dk,i

2

N
−

(∑N
i=1 dk,i
N

)2
 (III.20)

L’incertitude statistique relative (εk) sur la dose moyenne s’écrit alors [150, 149] :

εk =

√√√√ 1
N − 1

(
N
∑N
i=1 dk,i

2 − (
∑N
i=1 dk,i)2

)
(
∑N
i=1 dk,i)2

(III.21)

Dans le cas du calcul de dose sur un volume voxélisé, la résolution spatiale du DoseActor sera préfé-
rentiellement choisie similaire à la résolution de l’image voxélisée afin de ne pas biaiser ce calcul.

4.2 Physique des interactions

Aux énergies de rayons X considérées en imagerie médicale, seules les interactions électromagnétiques
ont besoin d’être modélisées dans les simulations Monte Carlo. Les modèles des processus physiques sont
définis dans GEANT4 (et par extension dans GATE) sous forme de liste de processus physiques (Phy-
sicsList). Pour les processus électromagnétiques deux types de modèles de listes existent, les modèles dits
« standard » et ceux dits « basse énergie ». Les deux types de listes ont été validés dans la gamme d’énergie
allant de 1 keV à 1 GeV.

4.2.1 Modèles standard

Les modèles standard de GEANT4 ont été définis à partir de la paramétrisation des données expéri-
mentales et ont été développés pour la physique de haute énergie et du LHC. Ils décrivent les processus
électromagnétiques pour la gamme d’énergie allant de 1 keV à 10 PeV. Parmi ces modèles, il convient
de noter l’existence de l’option 3 de la liste électromagnétique standard, à l’origine proposée pour les
applications médicales, qui offre un bon compromis entre précision des calculs et rapidité d’exécution.
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4.2.2 Modèles basse énergie

Les deux principales listes basse énergie 7 de GEANT4 sont appelées Livermore et Penelope. Du fait
de leur physique plus détaillée à basse énergie, l’utilisation de ces listes induit des temps de calculs plus
élevés qu’avec les listes standard.

4.2.2.1 Modèle Livermore

Les données de la liste Livermore sont issues de bases de données du Lawrence Livermore National
Laboratory. La détermination des sections efficaces et l’échantillonnage de l’état final des particules se font
à partir de librairies disponibles publiquement :
— EPDL97 (Evaluated Photons Data Library) [32],
— EPICS2014 (Electron and Photon Interaction Cross Sections) [151],
— EEDL (Evaluated Electrons Data Library) [152],
— EADL (Evaluated Atomic Data Library) [153],
— Les valeurs des énergies de liaison des électrons sont issues des données de Scofield [154].

Les processus physiques des photons comprennent l’effet photoélectrique, la diffusion Compton, la
diffusion Rayleigh et la création de paires et sont définis pour des énergies allant de 250 eV à 100 GeV. Les
processus des électrons comprennent le Bremsstrahlung et l’ionisation. Ils sont définis pour des énergies
allant de 10 eV à 100 GeV. Tous ces processus sont validés pour des matériaux de numéro atomique entre
1 et 99.

4.2.2.2 Modèle Penelope

Les processus physiques du code de calcul Monte Carlo PENELOPE 2008 sont intégrés dans GEANT4
via la liste Penelope. Ces modèles des processus physiques intégrés comprennent pour les photons : la
diffusion Compton, l’effet photoélectrique, la diffusion Rayleigh et la production de paires et pour les
électrons : le Bremsstrahlung, l’ionisation et l’annihilation du positron. Ces modèles sont validés dans la
gamme d’énergie allant de 100 eV à 1 GeV.

4.2.3 Conclusion

Pour ce travail de thèse la liste de processus physiques basse énergie Livermore a été choisie. Une
comparaison des performances des listes standard option 3 et Livermore sera cependant présentée dans le
prochain chapitre.

4.3 Coupures et seuils de production

Les calculs Monte Carlo peuvent être accélérés en ne prenant en compte que les événements d’intérêt
pour la simulation. Pour cela il est possible d’appliquer des coupures et des seuils de production au sein
de la simulation.

Une coupure peut être appliquée sur l’énergie ou le parcours d’un type de particule. Si la particule
atteint le seuil de coupure, son histoire sera terminée et le reste de son énergie sera déposée localement.
Cet outil est essentiel pour la simulation des particules chargées qui, contrairement aux particules neutres,
ne sont pas absorbées par le milieu et ont un parcours virtuellement infini.

7. Appelées low energy en anglais.
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Le seuil de production d’un type de particule intervient dans les interactions produisant des particules
secondaires. Ainsi seules les particules dont l’énergie ou le parcours excèdent le seuil de production seront
créées et suivies. Dans le cas contraire, l’énergie des particules sous le seuil de production est déposée
localement. Ce seuil est généralement le même que la coupure qui lui est associée.

Ces méthodes ont un impact non négligeable sur la durée des calculs, mais peuvent biaiser de manière
significative les résultats si elles sont mal utilisées (ce qui rend en général la simulation irréaliste).

4.4 Réduction de variance

Le terme réduction de variance fait référence à un groupe de méthodes visant à réduire l’incertitude
statistique des données à calculer sans y introduire de biais ou d’erreurs systématiques. Certaines des
méthodes de réduction de variance présentes dans GATE sont décrites dans la suite.

4.4.1 Splitting

Le but de la technique de splitting, encore appelée technique de fractionnement des particules, est
d’augmenter le nombre de particules contribuant au calcul des quantités désirées au profit des particules
ayant peu de chance d’y contribuer. Il y a deux manières d’appliquer cette méthode.

La première méthode consiste à augmenter artificiellement d’un facteur n le nombre de particules
secondaires produites lors d’une interaction. Toutes ces particules sont générées à partir de la même
distribution avec une impulsion différente. Le biais induit dans le nombre de particules secondaires est
compensé en leur attribuant un poids égal à n−1. Par exemple, lors de la simulation de la production de
rayonnements de freinage par bombardement d’une cible par des électrons, dans une interaction produisant
un photon secondaire, il est possible d’augmenter ce nombre d’un facteur n. Ainsi n photons seront produits
au lieu d’un seul, permettant d’améliorer la production de photons de freinage comme illustrée sur la figure
III.3. Seule cette méthode est intégrée dans GATE.

e– e–

� �

� �

�

�

Poids=1 Poids=1/5

Cible

Figure III.3 – Illustration du splitting d’un photon secondaire lors d’une interaction Bremsstrahlung d’un
électron avec une cible [131].

La seconde méthode consiste à diviser une particule en n particules similaires lors de son entrée dans
un volume. Les particules ont le même point d’origine et la même impulsion que la particule d’origine. Le
biais induit est compensé en fixant le poids des particules à n−1. Ce processus est illustré sur la figure
III.4.

4.4.2 Roulette russe

Le but de la technique de la roulette russe est de supprimer les particules ayant peu de probabilité de
contribuer au calcul des quantités désirées, évitant de perdre du temps de calcul avec le suivi de particules
inutiles. Cette technique peut être appliquée lors d’une collision, de la production de particules secondaires
ou lors de l’entrée dans un volume, ce dernier cas étant illustré sur la figure III.5. Une probabilité de survie
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W=1

imp=1

1

imp=3

2

W/3

W/3

W/3

Figure III.4 – Exemple de splitting d’une particule à l’interface entre deux volumes [33]. W : poids de la
particule. Imp : importance du volume déterminant le poids des particules.

de la particule ps < 1 doit être spécifiée et à chaque point d’application de la technique un nombre aléatoire
X est tiré uniformément ente 0 et 1. Si X > ps la particule est supprimée, sinon la particule survie avec
un poids augmenté d’un facteur p−1

s . La méthode de la roulette russe est intégrée dans GATE seulement
pour la production de particules secondaires.

imp=1

2

W=3

imp=3

1

W=1

W=1

W=1

Figure III.5 – Exemple de roulette russe à l’interface entre deux volumes [33]. W : poids de la particule.
Imp : importance du volume déterminant le poids des particules.

4.4.3 Track Length Estimator

Le méthode Track Length Estimator (TLE) permet d’accélérer la convergence des calculs de la fluence,
de l’énergie déposée, du kerma et de la dose absorbée des photons. Au lieu d’enregistrer les contributions
en énergie déposée des photons à leur point d’interaction comme pour la méthode d’approximation du
kerma 8, la méthode TLE permet de calculer la contribution en énergie déposée en fonction du parcours
du photon dans le volume. Ainsi chaque photon traversant un volume donné déposera de l’énergie au lieu
de n’avoir que les contributions des photons interagissant dans le volume, augmentant ainsi le nombre de
dépôts d’énergie et diminuant par extension la variance de l’énergie déposée reconstruite. L’utilisation de
cette méthode permet de plus de s’affranchir du suivi des électrons pour le calcul de la dose.

La fluence Φ d’un photon entrant dans un volume est calculée par la formule suivante :

Φ = L

V
(III.22)

avec L la distance parcourue en ligne droite par le photon dans le milieu de volume V .

Le kerma K déposé dans le milieu de masse volumique ρ est calculé par la formule introduite à la
section I.5.1.2 :

K = Φ · E · µtr

ρ
(III.23)

8. Cette méthode présume que, dans les conditions d’équilibre électronique, l’énergie transférée à la matière par les
particules neutres est déposée localement au point d’interaction et que la dose est égale au kerma.
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avec E l’énergie du photon et µtr le coefficient massique de transfert en énergie du milieu pour l’énergie
du photon.

La méthode TLE est utilisable pour calculer la dose absorbée à condition que les électrons secondaires
déposent leur énergie localement. Pour cela deux conditions sont à remplir :
— Le parcours de l’électron secondaire doit être inférieur aux dimensions du volume. Comme le parcours

des électrons de 150 keV dans les tissus est d’environ 0,3 mm [155], cette condition est respectée
sachant que dans la majorité des fantômes voxélisés la taille de voxel est supérieure à 1 mm3.

— La perte d’énergie par processus radiatifs des électrons doit être négligeable. Aux énergies de photons
intervenant en radiologie interventionnelle (< 150 keV), pour les matériaux de faible numéro ato-
mique (≤ 20), la différence entre µtr et µen est inférieure à 1%. Ainsi la fraction d’énergie cinétique
perdue par les électrons par processus radiatifs peut être négligée.

Dans les conditions de dépôt d’énergie local par les électrons secondaire, le dose absorbée D peut être
estimée par :

D = Φ · E · µen

ρ
(III.24)

avec µen le coefficient massique d’absorption en énergie.

Baldacci et al. [156] ont intégré la méthode TLE au sein de GATE et ont montré que la réduction
de variance amenée par cette méthode s’échelonnait de 10 à 1000 selon la masse volumique du matériau
considéré. Sachant que le nombre d’interactions dans les régions les plus denses est plus élevé, le gain
apporté par la méthode TLE sera en effet plus faible.

La méthode de réduction de variance TLE est celle présentant le plus grand intérêt pour ce travail de
thèse. Les performances sur la reconstruction dosimétrique d’un fantôme voxélisé seront présentées dans
le chapitre suivant.

Un travail en parallèle a été effectué concernant l’application de cette technique à la problématique de
la dosimétrie neutron en radiothérapie [157].

4.4.4 Efficacité d’une méthode de réduction de variance

L’efficacité d’un algorithme de réduction de variance ε, et plus largement d’un calcul Monte Carlo, peut
être estimée par la formule suivante :

ε = 1
t ·Var(ξi)

(III.25)

Avec t le temps moyen par histoire i nécessaire au calcul de la quantité à estimer ξi (par exemple la dose
dans un dosel). Généralement la variance Var(ξi) est inconnue, l’estimateur de la variance de l’ensemble
des histoires S2 ainsi que le temps de calcul qui y est associé T peuvent être utilisés à la place :

ε = 1
T · S2 (III.26)

4.5 Géométries voxélisées

L’utilisation d’images voxélisées pour les calculs Monte Carlo est courant en physique médicale. Ces
images sont définies en tant que matrices tridimensionnelles de cubes élémentaires appelés voxels, à chaque
voxel étant associée une valeur correspondant à un matériau spécifique. Pour représenter un milieu hété-
rogène avec une géométrie voxélisée, il est nécessaire que la taille des voxels de l’image soit suffisamment
petite pour que les variations de composition à l’intérieur de ces derniers soient négligeables et qu’à chaque
voxel corresponde un unique matériau (section III.7).

Les voxels ne définissent pas que la géométrie et les matériaux de l’image, leur résolution est aussi
utilisée lors du calcul de la dose. En effet, la résolution de l’acteur de dose du code GATE attaché à un
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volume voxélisé doit nécessairement être à la même résolution sous peine de biaiser la reconstruction de la
quantité désirée. Pour le même nombre d’histoires, la diminution de la taille des voxels aura pour effet de
diminuer la précision statistique des résultats Monte Carlo, le choix de la taille de ces derniers doit donc
faire l’objet d’une optimisation entre précision statistique et erreur systématique causée par la voxélisation
de la géométrie. Pour un calcul de dose patient, la littérature recommande une taille de voxel située entre
2 et 4 mm [131].

Le calcul de la dosimétrie du patient peut également être effectué en utilisant les images tomoden-
sitométriques (CT) 9 dans la simulation. Afin d’effectuer ces calculs via la méthode Monte Carlo, il est
nécessaire de convertir l’image CT en image voxélisée utilisable par le code de calcul. En effet, les voxels
des images CT ne représentant que les densités des tissus et organes du patient sous forme d’un nombre
appelé unité Hounsfield (HU), il est nécessaire de traduire ces nombres en informations sur la composition
et la densité des matériaux de l’image [158].

Bien que les géométries voxélisées soient de nos jours facilement utilisables par les codes Monte Carlo,
une géométrie comportant un grand nombre de voxels peut nécessiter des ressources informatiques consé-
quentes et avoir un impact significatif sur le temps de calcul de la simulation. L’optimisation de la navigation
des particules au sein d’une géométrie voxélisée est donc indispensable.

4.5.1 Navigation voxélisée dans GEANT4

La publication de Sarrut et Guigues [149] synthétise de manière claire le fonctionnement des différents
types de représentations voxélisées disponibles dans GEANT4.

4.5.1.1 Box Volume

La méthode Box Volume consiste à représenter le volume voxélisé en créant un volume parallélépipé-
dique droit pour chacun de ses voxels et en lui attribuant la composition de ce dernier. L’utilisation d’un
volume par voxel va utiliser une quantité importante de mémoire (∼ 56 byte/voxel [159]) et la naviga-
tion des particules à travers la multitude de volumes différents va s’effectuer de manière très lente. Cette
méthode est la plus basique et la moins efficace.

4.5.1.2 Parameterized Volume

La méthode Parameterized Volume consiste à placer en mémoire une seule représentation du voxel de
l’image et à modifier sa position et sa composition à la volée au fur et à mesure de la navigation des
particules dans le volume voxélisé [160]. Cette méthode permet de réduire drastiquement la consommation
de mémoire nécessaire à la représentation du volume voxélisé dans la simulation.

4.5.1.3 Nested parameterized volume

La méthode Nested Parameterized Volume est une amélioration de la méthode Parameterized Volume.
La représentation des coordonnées des voxels du volume voxélisé va être divisée selon les axes x, y et z,
permettant l’utilisation d’une optimisation de la recherche des voxels voisins lors de la navigation de la
particule. Cette optimisation permet de réduire le temps de navigation de la particule par rapport à la
méthode Parameterized Volume.

9. Acronyme anglais pour Computed Tomography
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4.5.1.4 Isothetic volume

La méthode Isothetic Volume repose sur la fusion des voxels adjacents de composition similaire en un
plus gros voxel afin de réduire le nombre de volumes parallélépipédiques à traiter dans la simulation [159].

4.5.1.5 Regionalized volume

La méthode Regionalized Volume consiste à segmenter le volume voxélisé en régions de compositions
similaires, permettant de réduire la complexité de la voxélisation tout en conservant la forme originelle de
la région. Les régions ainsi créées sont traitées comme des sous-volumes voxélisés de composition homo-
gène, permettant d’optimiser le nombre de pas géométriques de la particule navigant dans le volume, qui
n’interviennent plus qu’entre sous-volumes de compositions différentes et non entre voxels. Cette méthode
permet de réduire le temps de navigation voxelisée d’un facteur 15, tout en conservant la consommation de
mémoire faible. Il a été montré que la réduction de complexité de la voxélisation de cette méthode induit
un biais inférieur à 1% sur la dose moyenne calculée [149].

4.5.2 Navigation voxelisée dans GATE

Le code de simulation Monte Carlo GATE intègre trois des méthodes de navigation voxelisée de
GEANT4, les méthodes Parameterized, Nested Parameterized et Regionalized Volume. La comparaison
de la précision et des performances des méthodes Nested Parameterized Volume et Regionalized Volume
(respectivement appelées Nested et Regionalized par la suite) est effectuée dans le chapitre IV.

4.6 Conclusion

Le code de simulation Monte Carlo GATE intègre, dans sa version 8.0, toutes les fonctionnalités per-
mettant d’effectuer des calculs dosimétriques optimisés sur une géométrie voxélisée. Le choix de la repré-
sentation voxélisée du patient, étape essentielle dans la mise en place d’un logiciel de calcul de dose, va
être discutée dans la prochaine section.

5 Fantômes anthropomorphes informatiques

La fidélité de la reproduction informatique de la morphologie du patient dans les simulations Monte
Carlo est l’une des principales sources de biais lors des calculs de la dosimétrie de ce dernier. En effet, la re-
présentation de la surface des tissus et organes du patient peut varier drastiquement selon la représentation
informatique utilisée. Il existe deux possibilités pour représenter informatiquement le patient :
— la représentation par images anatomiques : via les images générées par imagerie médicale

(scanner, IRM),
— la représentation par fantômes anthropomorphes : via les types de modélisations mathéma-

tique, voxélisée et hybride (illustrées figure III.6).

Les images anatomiques peuvent être directement transformées en géométrie voxélisée, permettant la
représentation réaliste de l’anatomie humaine. L’utilisation de ces images est la solution la plus fidèle au
niveau anatomique et leur précision ne dépend que de la qualité de l’acquisition. Cependant, les images
anatomiques ne sont pas systématiquement disponibles pour chaque patient en radiologie interventionnelle.
La solution la plus générale pour représenter le patient dans les simulations Monte Carlo pour reconstruire
sa dosimétrie est donc de le représenter par l’intermédiaire des fantômes anthropomorphes informatiques.
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(a) (b) (c) (d)

Figure III.6 – Modélisation informatique du poumon gauche selon différentes méthodes [161]. (a) Modé-
lisation mathématique avant soustraction de l’ellipsoïde B sur A. (b) Modélisation mathématique après la
soustraction. (c) Modélisation voxélisée. (d) Modélisation hybride avec un maillage de polygones.

Les paramètres ayant une incidence sur la dose aux organes lors d’une irradiation externe sont princi-
palement la profondeur de l’organe par rapport à la surface du corps, la forme de la surface du tronc et le
diamètre du tronc par rapport au faisceau incident [162].

En 2014, les travaux de Xu [161] ont recensé plus de 287 fantômes informatiques dédiés à l’étude des
rayonnements ionisants ou non ionisants.

5.1 Modèles anthropomorphes mathématiques

Les fantômes anthropomorphes modélisés mathématiquement ont été les premiers à être inventés. La
fidélité de la représentation de la morphologie humaine par ces fantômes est relativement basique. En
effet, chaque élément du corps est modélisé selon des expressions mathématiques représentant des surfaces
(planes, cylindriques, coniques, elliptiques et sphériques) décrivant sa forme et son placement.

Ce type de fantôme a été développé pour la première fois au milieu des années 60 au Oak Ridge
National Laboratory pour le comité MIRD 10 de la Society of Nuclear Medicine, sous la forme d’un fantôme
hermaphrodite adulte [163, 164]. Au début des années 80, le fantôme MIRD a été décliné en différents
fantômes hermaphrodites pédiatriques par Cristy [111]. Des déclinaisons adultes masculines (ADAM) et
féminines (EVA) ont été introduites par Kramer et al. [165] en 1982 (figure III.7). En 1995, des modèles
féminins représentant différents stades de la grossesse ont été développés par Stabin et al. [166].

La forme simpliste des organes ainsi que la forme irréaliste de l’abdomen (ellipsoïde incluant les bras)
des fantômes de type MIRD a une influence sur la distribution en énergie au sein du fantôme, distribution
divergeant systématiquement de celle calculée pour les fantômes voxélisés dans certains cas [162, 167].

5.2 Modèles anthropomorphes voxélisés

Les fantômes anthropomorphes voxélisés, aussi appelés fantômes tomographiques, sont construits à
partir d’images de patients provenant d’acquisitions par tomodensitométrie (CT) ou par imagerie par ré-
sonance magnétique (IRM). Les fantômes voxélisés sont construits de manière radicalement différente des
fantômes mathématiques. À la place d’une anatomie stylisée représentée par des équations mathématiques,
les structures anatomiques du patient sont modélisées par un regroupement de cubes élémentaires appelés
voxels. Les images tomographiques sont des assemblages de plusieurs coupes constituées de pixels repré-
sentant l’anatomie du patient à deux dimensions suivant le plan transversal de ce dernier. Pour créer un

10. Acronyme anglais pour : Medical Internal Radiation Dose
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ADAM EVA

Figure III.7 – Déclinaisons mâle (ADAM) et femelle (EVA) du fantôme mathématique hermaphrodite
MIRD [165].

fantôme voxélisé, les organes et les tissus d’intérêt doivent être identifiés sur chacune des coupes tomo-
graphiques (processus appelé segmentation), ces dernières sont ensuite assemblées pour créer le fantôme
voxélisé (processus illustré figure III.8).

(a) Identification des organes sur une
coupe tomographique à deux dimen-
sions.

(b) Assemblage de toutes les coupes. (c) Fantôme voxélisé à trois dimen-
sions.

Figure III.8 – Étapes de création d’un fantôme voxélisé [161].

La publication de Xu [161] a recensé 84 fantômes voxélisés construits à partir d’images tomodensito-
métriques ou d’IRM de sujets vivants ou décédés. L’effort le plus notable provient du Helmholtz Zentrum
München, où depuis les années 80, l’équipe menée par Zankl utilise la tomodensitométrie sur des patients
et des volontaires pour développer une famille entière de fantômes voxélisés. Cette famille est composée de
fantômes adultes comprenant la femme enceinte et des fantômes pédiatriques [168].

La plupart des modèles de fantômes voxélisés étant dérivés d’individus spécifiques, ils ne représentent
pas la population moyenne et ne peuvent pas être considérés comme des références pour la dosimétrie. Afin
de répondre à cette problématique, les fantômes adultes masculin GOLEM et féminin LAURA [169, 170]
développés par le groupe de Zankl ont été significativement modifiés pour se conformer aux recomman-
dations de la publication 103 de l’ICRP [38]. La modification de ces fantômes a abouti à la création des
fantômes REX et REGINA, illustrés figure III.9, respectivement les fantômes de référence adultes masculin
et féminin présentés dans la publication 110 de l’ICRP [162]. Ces fantômes ont été utilisés par l’ICRP pour
établir les recommandations de radioprotection et les quantités dosimétriques de référence [162].

L’introduction des fantômes de référence par l’ICRP a permis de standardiser l’utilisation du fantôme
pour la dosimétrie du patient. Cependant, ces fantômes ont été créés avec des coupes d’épaisseur relati-
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REX REGINA

Figure III.9 – Fantômes voxélisés de référence de l’ICRP [162, 171].

vement élevée, respectivement 8 et 5 mm pour les modèles masculin et féminin, causant des problèmes de
précision dans la modélisation de certains organes. En effet, la fidélité anatomique d’un modèle voxélisé
est liée à la taille de ses voxels, notamment pour les tissus fins ou de petite taille, notamment le cristallin,
la peau ou les nœuds lymphatiques.

5.3 Modèles anthropomorphes hybrides

Les fantômes anthropomorphes hybrides sont la catégorie de fantômes la plus récente, ayant fait leur
apparition dans les années 2000. En 2014, la publication de Xu avait comptabilisé 183 fantômes de ce type.
Les fantômes hybrides sont modélisés par des surfaces lisses de type B-splines 11 ou NURBS 12 ou via des
mailles polygonales (MESH ). Du fait de leur construction, les fantômes hybrides sont déformables selon un
grand nombre de paramètres et peuvent être adaptés selon les besoins des calculs dosimétriques à effectuer.
Ces fantômes peuvent aussi être voxélisés selon une taille de voxel arbitrairement définie, permettant d’être
facilement pris en charge par les codes de calcul Monte Carlo. Ils allient ainsi la précision et le réalisme
des fantômes voxélisés à la déformabilité des fantômes mathématiques.

En 2001, Paul Segars a été le premier à modéliser l’anatomie du thorax humain par des techniques
de type NURBS grâce au développement du fantôme NCAT 13 [172]. Ce fantôme est basé sur les données
du Visible Human Project et a été complété par l’intégration des mouvements cardiaques et pulmonaires.
Le développement de ce fantôme a offert des améliorations majeures par rapport au précédent fantôme
anthropomorphe mathématique MCAT 14 développé par le même groupe. La comparaison de ces deux
fantômes est illustrée sur la figure III.10.

Le fantôme NCAT a servi de base au développement de la version suivante des fantômes anthropo-
morphes hybrides de Paul Segars, appelée XCAT.

11. Acronyme anglais pour : Basis Splines
12. Acronyme anglais pour : Non Uniform Rational B-Splines
13. Acronyme anglais pour : NURBS-Based Cardiac-Torso Phantom
14. Acronyme anglais pour : Mathematical Cardio-Torso Phantom
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MCAT NCAT

Figure III.10 – Comparaison du fantôme anthropomorphe mathématique MCAT et du fantôme anthro-
pomorphe hybride NCAT [173].

5.3.1 Fantômes XCAT

Les fantômes anthropomorphes hybrides XCAT 15 ont été développés par Segars et al. [174] et sont
basés sur les données haute résolution du Visible Human Project. Similairement aux fantômes NCAT,
les fantômes XCAT répliquent le mouvement cardiaque et respiratoire. La famille de fantômes XCAT est
présentée sur la figure III.11.

Figure III.11 – Illustration d’une partie de la famille de fantômes XCAT, représentant différents stades du
développement de l’enfant, allant du nouveau-né à l’âge de 12 ans, ainsi que l’homme et la femme adulte
[161].

Ces fantômes sont particulièrement intéressants dans le cadre de ce travail de thèse. En effet, ils pos-
sèdent une multitude de paramètres de génération permettant de prendre en compte au mieux la mor-
phologie du patient ainsi que de ses organes. Ils ont de plus la possibilité d’être générés sans bras afin
de ne pas biaiser les reconstructions dosimétriques lors d’incidences horizontales du faisceau en radiologie
interventionnelle.

En 2013, la base de données des modèles adultes XCAT a été complétée de 58 nouveaux fantômes (35
masculins et 23 féminins) prenant en compte les différentes variations anatomiques de la population [175].

15. Acronyme anglais pour : Extended Cardiac-Torso
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5.4 Positionnement des fantômes dans les simulations

La correspondance entre placement du patient sur la table d’opération et celui du fantôme dans les
simulations Monte Carlo est une problématique soulevée de manière répétée dans la littérature en radiologie
interventionnelle [73, 23, 118]. En effet, pour minimiser les biais sur la reconstruction de la dosimétrie du
patient, il est essentiel que la morphologie du patient ainsi que sa position soient reproduits aussi fidèlement
que possible dans la simulation.

La méthode la plus directe pour reconstruire l’alignement du patient avec le faisceau de la machine est
l’utilisation des données de placement de la table contenues dans les fichiers DICOM et RDSR. Malheu-
reusement ces données sont souvent incomplètes et la position du patient par rapport à la table n’est pas
disponible dans ces fichiers.

Plusieurs publications portant sur la modélisation de l’exposition de la peau du patient utilisent une
approche dite « tête-centrée » [95, 94]. Cette approche part du principe que la tête du patient est centrée
par rapport à la table et placée à une distance prédéfinie du bout de la table et similaire d’un patient
à l’autre. Cependant, la distance entre la tête du patient et l’organe cible de la procédure (le cœur par
exemple) n’est pas forcément similaire à celle du fantôme anthropomorphe utilisé pour le représenter,
induisant de ce fait un biais lors de la reconstruction de la dose aux organes. Cette approche n’est donc
pas viable pour une modélisation visant à reconstruire la dose aux organes du patient.

La publication de Omar et al. [23] introduit une approche dite « organe-centrée », où la position de
l’organe cible du patient est calculée par rapport à l’extrémité de la table, permettant de positionner le
faisceau sur l’organe cible de la procédure. Cette approche a pour avantage de minimiser les biais induits
par la différence entre la position réelle du faisceau et celle de la modélisation informatique, améliorant
ainsi la précision du dépôt de dose à l’organe d’intérêt ainsi qu’aux organes à proximité.

La figure III.12 présente la comparaison de la distance entre la position de l’organe cible obtenue avec les
deux approches par rapport à celle mesurée sur des images tomographiques de référence. La comparaison
des deux approches montre que l’approche organe-centrée permet d’estimer la dose à l’organe cible plus
précisément que celle de l’approche tête-centrée. En effet, sur la plupart des organes cibles la différence
avec la distance de référence est inférieure à 5%, tandis que l’approche tête centrée induit environ 30% de
différence sur la dose reconstruite en moyenne, allant jusqu’à 80% de différence pour certains organes [23].
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Figure III.12 – Écarts entre la distance de l’organe cible obtenue avec les approches tête-centrée et
organe-centrée par rapport à celle mesurée sur les images tomographiques de référence [23].
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6 Modélisation des spectres de rayons X

La modélisation d’un appareil de radiologie interventionnelle par simulation Monte Carlo nécessite la
connaissance précise du spectre des photons émis par le tube à rayons X. Deux approches existent pour
obtenir le spectre en énergie des rayons X :
— l’approche expérimentale : via la spectrométrie X, en utilisant un détecteur (spectromètre) pour

mesurer le spectre en énergie des rayons X en sortie du tube.
— l’approche calculatoire : via des modèles théoriques, déterministes, semi-déterministes ou par si-

mulation Monte Carlo.

6.1 Approche expérimentale

L’utilisation d’une approche expérimentale pour la caractérisation des spectres de rayons X d’une
machine de radiologie interventionnelle est la méthode la plus précise mais aussi la plus contraignante. En
effet, la mesure expérimentale d’un spectre en énergie de rayons X nécessite à la fois une instrumentation
et un protocole de mesure spécifiques, que seuls certains laboratoires ou organismes de contrôle ont la
capacité d’effectuer avec une bonne précision. Le flux élevé de photons émis par le tube rend les mesures
compliquées, voire impossibles dans certains cas, le détecteur ayant tendance à saturer. Cette approche
sera donc négligée au profit de l’approche calculatoire permettant d’obtenir plus facilement un spectre
utilisable dans les modélisations Monte Carlo nécessaires à ce travail de thèse. Cependant, il convient de
tenir compte des éventuelles limitations et biais du modèle utilisé.

6.2 Approche calculatoire

La difficulté à mesurer expérimentalement les spectres en énergie de rayons X a encouragé le dévelop-
pement de nombreux modèles prédictifs de spectre X.

6.2.1 Modèles théoriques

Les modèles théoriques ont été les premiers à avoir vu le jour, ces derniers sont basés sur les modèles
d’interaction électron-matière. Les trois principaux modèles théoriques sont :
— le modèle de Kramers (1923) [176],
— le modèle de Birch et Marshall (1979) [177],
— le modèle de Tucker et al. (1991) [178].

Le modèle de Birch et Marshall (B&M), introduit en 1979 [177], a été considéré pendant longtemps
comme l’une des références de la génération calculatoire de spectres X. Il a, entre autres, été utilisé dans
les publications de l’IPEM 16 dont notamment le rapport 78 [179] qui est encore utilisé aujourd’hui. Ce
modèle est utilisé dans un des logiciels de référence de reconstruction dosimétrique du patient en radiologie
interventionnelle PCXMC [108].

6.2.2 Modèles déterministes

Au début des années 1980, des mesures de spectres issus de différents tubes ont été effectuées et
utilisées pour fonder des modèles empiriques. Le modèle de Boone et Siebert (1997) est le principal modèle
empirique et est intégré dans le logiciel TASMIP [180].

16. Acronyme anglais pour : The Institute of Physics and Engineering in Medicine
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6.2.3 Modèles semi-déterministes

Ces dernières années des modèles semi-déterministes ont fait leur apparition, ces derniers utilisent la
méthode Monte Carlo pour le calcul de certains paramètres, le reste du spectre étant généré de manière
déterministe. Les principaux modèles semi-déterministes sont :
— le modèle de Poludniowsky et Evans (2007) [181, 182],
— le modèle de Hernandez et Boone (2014) [183].

Ces deux modèles ayant pour objectif de reconstruire le spectre de rayons X au centre du faisceau, ils ne
tiennent pas compte de la distribution spatiale des photons liées à l’effet talon d’anode I.2.1.2.2. L’analyse
de l’impact de cet effet sur la distribution spatiale des rayons X sera discutée au prochain chapitre de ce
manuscrit.

6.2.3.1 Modèle de Poludniowsky et Evans

Le modèle de Poludniowsky et Evans a été introduit en 2007 [181, 182]. Il utilise le code de simulation
Monte Carlo EGSnrc pour pré-calculer les probabilités qu’a un électron d’atteindre une certaine profondeur
dans la cible de tungstène ainsi que la distribution en énergie des électrons à ces profondeurs. Les électrons
d’énergie inférieure à 10 keV ne sont pas pris en compte pour la génération des spectres de rayons X, la
raison invoquée est que très peu de rayons d’énergie inférieure à 10 keV s’échappent de l’enceinte du tube
à rayons X. Le Bremsstrahlung est quant à lui décrit par un modèle analytique complexe, appelé modèle
MEBH (Modified Elwert-corrected Bethe-Heitler). Concernant les raies caractéristiques, seules les raies K
sont prises en charge, étant donné que leur contribution au spectre est relativement faible par rapport au
fond continu dû au Bremsstrahlung, aucun modèle complexe n’est mis en œuvre, la magnitude des raies
étant calculée et ajustée de manière empirique.

Le modèle de Poludniowsky et Evans est implémenté dans le logiciel SpekCalc [17], ce dernier permet
de modéliser des spectres X pour une grande variété de tensions (de 40 à 300 kVp) et d’angles d’anode
(de 6 à 30°) pour des anodes composées de tungstène ou d’alliages tungstène-rhénium. SpekCalc est
particulièrement intéressant pour ce travail de thèse, en effet, il effectue une modélisation du spectre X
précise en un temps très faible (de l’ordre de quelques secondes) et calcule simultanément les couches de
demi-atténuation ainsi que le kerma dans l’air par mAs à un mètre du foyer du tube. De plus, SpekCalc
est largement utilisé par la communauté scientifique et peut être considéré comme l’un des logiciels de
référence actuels concernant la modélisation analytique de spectres de rayons X.

6.2.3.2 Modèle de Hernandez et Boone

Le modèle de Hernandez et Boone, introduit en 2014 [183] et intégré dans le logiciel TASMICS, calcule
les spectres de rayons X à partir d’une base de données de spectres simulés par le code MCNPX dans une
gamme de tensions allant de 20 à 640 kVp.

6.2.4 Simulation Monte Carlo

Le simulation Monte Carlo est de plus en plus utilisée en physique médicale pour modéliser les spectres
de rayons X. En effet, cette méthode est la plus précise (sous réserve d’avoir accès à la géométrie exacte et
la composition de l’anode du tube) et est considérée comme la référence dans la génération des spectres X
et la modélisation de l’effet talon d’anode.

Bien que l’augmentation constante de la puissance informatique permette une amélioration du temps de
calcul, il est tout de même nécessaire de disposer d’une infrastructure informatique conséquente (cluster
de calcul) afin de garder un temps raisonnable. En effet, lors de la simulation Monte Carlo de 1 × 107

électrons primaires de 100 keV émis vers une anode en tungstène, seuls 1,2× 104 rayons X sortiront de la
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cible et seuls 2 photons seront émis en direction du cône d’émission de sortie du tube [184]. Cependant,
il est à noter que l’utilisation de méthode de réduction de variance, telle que la technique de splitting
introduite précédemment dans ce chapitre, permettrait d’augmenter le rendement de création des rayons
X par Bremsstrahlung et donc de diminuer le temps de calcul.

En définitive, les contraintes de temps de calcul et la multitude de configurations de faisceau disponibles
sur un appareil de radiologie interventionnelle rendent cette solution incompatible avec la reconstruction
de la dosimétrie du patient en routine clinique.

6.2.5 Comparaison des modèles

La figure III.13 présente les spectres de rayons X reconstruits à partir de différents modèles calculatoires
pour les mêmes paramètres.
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Figure III.13 – Comparaison des différents modèles calculatoires de spectres de rayons X. Paramètres :
Anode en tungstène, angle de l’anode : 12°, tension du tube : 100 kVp, filtration : 1,2 mmAl. Normalisation
à l’intégrale des spectres. [184].

Il ressort de la comparaison que le modèle de Poludniowsky et Evans est en bon accord avec les autres
modèles de référence. Le logiciel SpekCalc a été ainsi considéré comme le plus adapté dans ce travail
de thèse pour la modélisation des spectres en énergie des rayons X nécessaires à la reconstruction de la
dosimétrie du patient en radiologie interventionnelle.

7 Calcul de dose en volumes hétérogènes

L’amélioration du temps de calcul Monte Carlo étant l’un des objectifs de cette thèse, une partie du
travail a été consacrée à l’étude d’algorithmes permettant la modification de la résolution des cartes de
dose par rapport à celle du fantôme voxélisé utilisé pour les calculs de dose en simulation Monte Carlo
[185]. En effet, la diminution de la résolution à laquelle les cartes de dose sont générées peut permettre
l’amélioration de la précision statistique de la dose reconstruite et ainsi fournir un gain en temps de calcul
important. De plus, cette modification peut aussi se révéler nécessaire pour comparer des résultats de
calculs de dose entre une image tomographique et un fantôme anthropomorphe voxélisé dont les tailles de
voxel sont différentes.

Le changement de résolution peut intervenir à différents stades d’une simulation Monte Carlo :
— Avant la simulation, où le volume voxélisé est directement modifié à la résolution désirée. Dans

le cas d’une image tomographique, faire la moyenne des unités Hounsfield d’un groupe de voxels
permet d’obtenir des résultats intéressants [186, 187]. Cependant, il n’est pas possible d’appliquer
directement cette méthode sur un fantôme anthropomorphe voxélisé. En effet, ses voxels contiennent
des numéros d’index permettant l’association du voxel à un matériau donné.
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— Après la simulation, où la carte de dose voxélisée est directement modifiée à la taille de voxel désirée.
En tenant compte de la définition de la dose absorbée, la validité des résultats obtenus dépendra de
la similarité des densités entre les voxels. Pour des voxels de compositions radicalement différentes,
cette méthode peut aboutir à des résultats inexacts.

— Pendant la simulation, où la taille des dosels (terme introduit à la section III.4.1.1) est modifiée indé-
pendamment des voxels de l’image voxélisée. Cette méthode préserve ainsi les interactions physiques
de la simulation et peut être utilisée pour n’importe quel type de volume voxélisé. Cependant cette
méthode va imposer au code Monte Carlo de calculer la dose dans des dosels contenant plus d’un
matériau (volumes hétérogènes). L’application de la définition de la dose absorbée dans ce cas de
figure est complexe et la reconstruction de la dose dans ces volumes induira nécessairement un biais.

Ce travail présente l’étude de deux algorithmes permettant le changement de résolution pendant la
simulation Monte Carlo. Le choix de l’algorithme influençant les valeurs de doses reconstruites, il est
intéressant de comparer le comportement des deux algorithmes, notamment sur les biais et les incertitudes
induits sur les doses reconstruites dans le cas de volumes hétérogènes.

7.1 Algorithmes

Les algorithmes étudiés pour le calcul de dose dans des volumes hétérogènes sont basés sur la pondéra-
tion de la dose de chacun des matériaux contenu dans le dosel par leur fraction de volume ou de masse, et
seront respectivement appelés algorithmes de pondération volumique (V-W 17) et de pondération massique
(M-W 18). L’algorithme de pondération volumique représente l’algorithme par défaut du calcul de dose de
GATE. Il a été implémenté à l’origine pour un calcul de dose dans une grille de dosels de résolution iden-
tique aux voxels du volume considéré (dosels homogènes). Il n’a jamais été testé dans le cas d’une taille
de dosels différente de celle des voxels (dosels hétérogènes). L’algorithme de pondération massique est un
développement original de ce travail de thèse et a été intégré dans la version 7 de GATE [188].

7.1.1 Algorithme de pondération volumique

Pour calculer la dose dans un dosel (Ddosel), l’algorithme V-W pondère la dose absorbée dans chacun
des matériaux contenus dans le dosel Dmat. par leur fraction volumique respective Vmat./Vdosel.

Ddosel =
∑
mat.

Vmat.

Vdosel
·Dmat. (III.27)

En utilisant la définition de la dose absorbée il est possible de réécrire l’équation précédente en faisant
apparaitre l’énergie déposée Emat. et la masse mmat. des différents matériaux du dosel.

Ddosel =
∑
mat.

Vmat.

Vdosel
· Emat.

mmat.
(III.28)

7.1.2 Algorithme de pondération massique

L’algorithme M-W prend en compte l’hétérogénéité des dosels en se basant sur la définition de la dose
absorbée. Lors de l’étape d’initialisation de la simulation, la masse de chaque dosel (mdosel) est déterminée
en tenant compte de la masse des matériaux qui le compose. Durant la simulation, l’énergie déposée dans
chacun des dosels (Edosel) va être divisée par sa masse respective afin d’obtenir la dose absorbée de chaque
dosel (Ddosel).

17. Acronyme anglais pour Volume-Weighting
18. Acronyme anglais pour Mass-Weighting
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Ddosel = Edosel

mdosel
(III.29)

Cette équation peut être reformulée pour faire apparaitre la pondération de la dose absorbée de chacun
des matériaux par leur fraction massique :

Ddosel =
∑
mat.

mmat.

mdosel
· Emat.

mmat.
(III.30)

Dans le cas où la taille des voxels et des dosels est similaire, à chaque dosel correspondra un unique
matériau, et donc mdosel = mmat. et Vdosel = Vmat.. Ainsi les deux algorithmes suivront la définition de la
dose absorbée et calculeront exactement les mêmes valeurs de doses.

7.2 Applications

Les algorithmes ont été comparés dans deux configurations de simulations différentes afin d’évaluer les
écarts en matière de dose calculée. La première configuration considérée est une géométrie simple composée
de deux voxels. La seconde configuration est une application des algorithmes à un fantôme anthropomorphe
voxélisé afin d’analyser l’effet de la résolution de dosel sur la reconstruction de dose. Toutes les simulations
Monte Carlo effectuées dans cette étude ont utilisé la liste de processus physiques Livermore et des seuils
de production fixés à 1 mm pour les photons et les électrons.

7.2.1 Géométrie simple

La géométrie simple consiste en un cube scindé en deux voxels de composition différente. Cette géométrie
est irradiée de manière tomographique, selon huit angles séparés de 45°, par un faisceau de carré de photons
de 100 keV et de dimensions supérieures à celles de la géométrie. Les combinaisons de matériaux considérées
dans cette étude sont : eau-vide, eau-os et eau-air. Afin d’étudier la variation de la dose reconstruite par les
deux algorithmes dans le cube, les simulations Monte Carlo ont été effectuées pour différentes proportions
de ces deux matériaux.

7.2.1.1 Cas eau-vide

La figure III.14a illustre la dose absorbée dans chacun des matériaux et la dose reconstruite dans
le totalité du cube en fonction de la proportion volumique du vide. Sachant que l’unique contribution
en masse provient du volume d’eau, il est attendu que la dose M-W suive la dose absorbée dans l’eau
indépendamment de la proportion des matériaux dans le cube. L’allure de la dose V-W est déterminée par
la proportion du volume d’eau dans la simulation. La dose résultante correspond à la dose absorbée dans
l’eau pondérée par la fraction volumique du volume d’eau.

La figure III.14b montre que les incertitudes statistiques des deux algorithmes suivent l’incertitude
relative à l’eau étant donné qu’il n’y a aucune contribution provenant du vide.

7.2.1.2 Cas eau-os

La figure III.15a présente la dose absorbée dans l’eau et l’os ainsi que la dose hétérogène reconstruite
par les algorithmes. Avec cette combinaison des matériaux, la dose M-W est toujours supérieure à celle
obtenue par V-W. Ce comportement est expliqué par la contribution significative de la dose absorbée dans
l’os liée à sa masse volumique plus élevée (1,92 g/cm3). Cependant, la différence entre les deux algorithmes
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Figure III.14 – (a) Dose absorbée dans l’eau et le vide (vacuum) et doses hétérogènes reconstruites par
les algorithmes de pondération volumique et massique. (b) Incertitude statistique relative sur la dose
(incertitude du vide non représentée). • : Eau, � : Vide, N : Pondération massique, H : Pondération
volumique.

est moins élevée que dans le cas eau-vide, cela s’expliquant par la plus faible différence entre les densités
des matériaux.

La figure III.15b montre que les incertitudes statistiques relatives de la dose dans l’eau et l’os sont
du même ordre de grandeur. Les incertitudes statistiques sur les doses calculées par les deux algorithmes
sont elles aussi du même ordre de grandeur. Cependant, il faut remarquer que lorsque le volume d’os
devient inférieur à environ un tiers du volume total, le nombre d’interactions devient supérieur dans le
volume d’eau. Comme l’algorithme M-W donne plus de poids à la dose absorbée dans l’os lors de son
calcul, cela résultera en une incertitude statistique M-W légèrement supérieure comparée à celle obtenue
par l’algorithme V-W lorsque le volume d’os devient faible (jusqu’à 4,8% pour un ratio volumique d’os de
0,3).
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Figure III.15 – (a) Dose absorbée dans l’eau et l’os (bone) et doses hétérogènes reconstruites par les
algorithmes de pondération volumique et massique. (b) Incertitude statistique relative sur la dose. • : Eau,
� : Os, N : Pondération massique, H : Pondération volumique.

7.2.1.3 Cas eau-air

La figure III.16a présente les résultats pour un volume composé d’eau et d’air. Comme pour le cas
eau-os, la dose reconstruite par l’algorithme M-W est supérieure à celle obtenue avec l’algorithme V-W
(jusqu’à 17%). À cause de la très faible masse volumique de l’air (1,20479 mg/cm3), la dose M-W ne
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bénéficie presque exclusivement que de la contribution de la dose absorbée dans l’eau, alors que la dose
V-W tient également compte de la contribution de la dose absorbée dans l’air en fonction de sa fraction
volumique.

La différence entre les incertitudes statistiques de la figure III.16b reflète la contribution différente de
l’air dans chacun des algorithmes. Le faible nombre d’interactions dans l’air (due à sa faible densité), va
mener à une incertitude statistique élevée sur sa dose absorbée et influencer l’incertitude statistique de la
dose V-W. Ainsi, la contribution de l’air étant négligeable devant celle de l’eau, l’incertitude relative M-W
va rester similaire à celle de l’eau, pouvant ainsi être jusqu’à 90% inférieure à celle obtenue par l’algorithme
V-W.
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Figure III.16 – (a) Dose absorbée dans l’eau et l’air et doses hétérogènes reconstruites par les algorithmes
de pondération volumique et massique. (b) Incertitude statistique relative sur la dose. • : Eau, � : Air,
N : Pondération massique, H : Pondération volumique.

7.2.1.4 Discussion

Les deux algorithmes de calcul de dose dans un volume hétérogène présentent des écarts significatifs dans
leurs reconstructions selon le couple de matériaux utilisé, notamment pour les matériaux présentant une
grande différence de densité. Sachant que l’énergie déposée est plus importante dans les matériaux denses,
des doses plus élevées sont systématiquement reconstruites par l’algorithme M-W qui donne un poids
plus important à ces matériaux. Le comportement de l’algorithme M-W est particulièrement intéressant
à l’interface entre air et tissu. En effet, il permet une estimation plus précise de la dose absorbée dans le
tissu tout en ayant une incertitude statistique qui n’est pas influencée par celle de l’air. Ces configurations
simples permettent de constater que la dose reconstruite dans un dosel hétérogène est toujours comprise
entre les valeurs des doses absorbées des matériaux qui le composent.

7.2.2 Fantôme anthropomorphe voxélisé

Les algorithmes ont ensuite été étudiés sur la version féminine des fantômes anthropomorphes voxélisés
de référence de l’ICRP introduits à la section III.5.2. Pour cela, une tranche de 10 pixels d’épaisseur de
la région thoracique du fantôme a été utilisée dans les simulations Monte Carlo. La résolution de cette
tranche est de 299× 137× 10 voxels, pour une taille de voxel de 1,775× 1,775× 4,84 mm3. La tranche de
fantôme a été placée dans l’air et irradiée de manière tomographique par des rayons X de 80 keV selon huit
incidences. Afin que l’incertitude statistique moyenne sur la dose soit inférieure à 1%, 8 × 109 rayons X
primaires ont été simulés. Les cartes de dose ont été générées par les deux algorithmes pour les résolutions
de dosel suivantes : 299× 137× 10, 150× 68× 5 et 75× 34× 3, correspondant respectivement à un volume
de dosel de 15,1, 121 et 817 mm3 et un facteur d’échantillonnage de 1, 8 et 64. Chacune des cartes de dose
et d’incertitude présentées dans cette section ont été générées avec la même simulation Monte Carlo.
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7.2.2.1 Résolution de dosel de 299 × 137 × 10

La figure III.17 présente les cartes de dose et de l’incertitude statistique qui y est associée, générées
à la résolution de dosel de 299 × 137 × 10 (résolution similaire à la résolution de voxel originale). Il faut
remarquer que comme attendu, les cartes de doses sont identiques pour les deux algorithmes, car à chaque
dosel correspond un seul voxel et donc un seul matériau. L’incertitude statistique relative moyenne de la
figure III.17b est synthétisée dans le tableau III.1 et est de 0,97%.

2e-053e-07 1.5e-051e-055.2e-06
Absorbed dose (Gy)

(a) Dose absorbée

Relative uncertainty
0.10.0005 0.050.020.010.0050.0020.001

(b) Incertitude statistique relative de la dose absorbée

Figure III.17 – Cartes obtenues pour une résolution de dosel de 299× 137× 10 (même résolution que le
fantôme ICRP).

7.2.2.2 Résolution de dosel de 150 × 68 × 5

Les figures III.18a et III.18b présentent les cartes de dose obtenues avec les algorithmes V-W et M-W
pour une résolution de dosel huit fois plus faible que la résolution de voxel originale de la tranche de fantôme.
Les figures III.19a et III.19c présentent respectivement le ratio des deux cartes de dose reconstruites ainsi
que celui des cartes de leur incertitude statistique relative. La figure III.19a montre que la dose reconstruite
par l’algorithme V-W est inférieure aux interfaces entre les matériaux lourds et légers (os-tissu, tissu-air)
en comparaison des doses obtenues avec l’algorithme M-W. Le tableau III.2 permet de constater que cette
différence peut aller jusqu’à 49%, mais est de 3,6% en moyenne.

Le tableau III.1 montre qu’à la résolution de dosel 150× 68× 5, l’incertitude statistique moyenne sur
la dose reconstruite est de 36% inférieure en utilisant l’algorithme M-W. La figure III.19c montre que
l’algorithme M-W permet d’obtenir une incertitude plus faible qu’avec l’algorithme V-W aux interfaces
air-tissu et poumon-tissu, mais l’incertitude obtenue avec l’algorithme M-W est légèrement supérieure à
l’interface entre l’os et le tissu. Le tableau III.2 permet de constater que l’incertitude statistique relative
de l’algorithme M-W peut être jusqu’à 88% inférieure à l’interface air-tissu et 9% supérieure à l’interface
os-tissu par rapport à l’algorithme V-W, ce qui est cohérent avec le comportement observé dans le cas des
géométries simples (section III.7.2.1).

7.2.2.3 Résolution de dosel de 75 × 34 × 3

Les figures III.18c et III.18d montrent qu’à une résolution de dosel 64 fois plus faible (75× 34× 3) les
divergences entre les deux algorithmes sont encore plus prononcées. Le tableau III.2 permet de constater
que, dans ce cas, la dose reconstruite avec l’algorithme V-W peut être jusqu’à 43% inférieure à celle obtenue
avec l’algorithme M-W et est en moyenne inférieure de 5,4%.

Le tableau III.1 montre que l’incertitude statistique relative sur la carte de dose obtenue avec l’algo-
rithme M-W est 49% plus faible que celle obtenue avec l’algorithme V-W. À cette résolution de dosel, pour
obtenir une incertitude statistique relative moyenne sur la dose d’environ 1%, les algorithmes M-W et V-W
auront besoin respectivement d’environ 35 fois et 9 fois moins de temps de calcul qu’une simulation Monte
Carlo à la résolution originale.
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2e-053e-07 1.5e-051e-055.2e-06
Absorbed dose (Gy)

(a) V-W×8 (b) M-W×8 (c) V-W×64 (d) M-W×64

Figure III.18 – Cartes de dose obtenues pour les facteurs d’échantillonnage 8 et 64 avec les algorithmes de
pondération volumique (V-W) et massique (M-W). Résolution de dosel des figures (a) et (b) : 150×68×5.
Résolution de dosel des figures (c) et (d) : 75× 34× 3.

Ratio M-W/V-W

20 1.510.5

(a) Ratio des cartes de
doses (×8)

(b) Ratio des cartes de
doses (×64)

(c) Ratio des incertitudes
statistique (×8)

(d) Ratio des incertitudes
statistique (×64)

Figure III.19 – Ratios des cartes de dose et des incertitudes statistique relative associées obtenues pour
les facteurs d’échantillonnage 8 et 64 avec les algorithmes de pondération volumique (V-W) et massique
(M-W). Résolution de dosel des figures (a) et (c) : 150× 68× 5. Résolution de dosel des figures (b) et d :
75× 34× 3.

Table III.1 – Évolution de l’incertitude statistique relative moyenne (∆) de la dose reconstruite par les
algorithmes de pondération volumique (V-W) et massique (M-W) en fonction des trois résolutions de dosel
étudiées. Le facteur de gain en temps (ftps) est calculé en utilisant la proportionnalité entre l’incertitude
statistique et l’inverse de la racine carrée du nombre de particules primaires dans la simulation Monte
Carlo.

Résolution des dosels ∆ (%) Ratio ftps
299× 137× 10 0,968 1 1
150× 68× 5 (V-W) 0,552 1,76 3,10
150× 68× 5 (M-W) 0,357 2,71 7,34
75× 34× 3 (V-W) 0,332 2,92 8,53
75× 34× 3 (M-W) 0,168 5,78 33,4

Table III.2 – Comparaison des ratios de la dose absorbée moyenne et de l’incertitude statistique entre les
cartes de doses obtenues avec les algorithmes de pondération volumique (V-W) et massique (M-W) aux
résolutions de dosel de 150× 68× 5 et 75× 34× 3. µ : moyenne. σ : écart type.

Ratio M-W/V-W
150× 68× 5 75× 34× 3

µ σ Min. Max. µ σ Min. Max.
Dose 1,037 0,103 0,953 1,980 1,057 0,108 0,949 1,761

Inc. Stat. 0,929 0,220 0,114 1,097 0,858 0,298 0,104 1,093

7.2.2.4 Comparaisons

Afin d’étudier la précision des algorithmes, chacune des cartes de dose de résolution de dosel 150×68×5
et 75 × 34 × 3 ont été rééchantillonnées à la résolution 299 × 137 × 10 en utilisant une interpolation au
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plus proche voisin 19. Cette interpolation consiste en l’approximation de la valeur d’un dosel à une position
donnée de la carte de dose rééchantillonnée par la valeur du dosel de la carte de dose à l’ancienne résolution
ayant les coordonnées les plus proches.

Le tableau III.3 présente les ratios moyens entre les doses de différents tissus et organes présents
dans la tranche de fantôme obtenues à partir des cartes de dose à la résolution originale et celles des
algorithmes V-W et M-W rééchantillonnées à la résolution d’origine. La figure III.20 présente le ratio
entre la carte de dose à la résolution originale et les cartes de dose obtenues par pondération volumique
et massique rééchantillonnées à la résolution d’origine. La principale différence entre les cartes produites
par les algorithmes et la carte à la résolution originale est localisée aux interfaces tissu-os. La comparaison
montre qu’en moyenne l’algorithme V-W sous-estime la dose sur la totalité de la tranche de fantôme de
0,6% à la résolution 150× 68× 5 et de 0,4% à la résolution 75× 34× 3. Cependant, lors de la comparaison
des régions correspondant à la peau, l’algorithme V-W sous-estime en moyenne la dose de 15 et 17% pour
les résolutions respectives de dosel 150×68×5 et 75×34×3. D’un autre côté, l’algorithme M-W surestime
la dose de, respectivement, 1,2 et 2,4% en moyenne pour les résolutions 150 × 68 × 5 et 75 × 34 × 3. En
ne considérant que la peau, l’algorithme M-W sous-estime la dose par 4,1 et 7,0% en moyenne pour les
résolutions 150 × 68 × 5 et 75 × 34 × 3. La présence d’air dans les bronches amène l’algorithme V-W à
sous-estimer la dose absorbée aux bronches à l’interface air-bronches, alors que ce problème n’apparait pas
avec l’algorithme M-W. Malgré une légère surestimation de la dose sur la totalité de la tranche de fantôme
ainsi que dans la majorité des tissus et organes de la tranche de fantôme, l’algorithme M-W permet une
meilleure estimation de la dose à la peau tout en ayant un écart type sur la moyenne des ratio de dose
plus faible qu’avec l’algorithme V-W.

Ratio

20 1.510.5

(a) Dorig/DV-W (b) Dorig/DM-W (c) Dorig/DV-W (d) Dorig/DM-W

Figure III.20 – Ratio des cartes de dose à la résolution originale (Dorig) avec les cartes de dose rééchan-
tillonnées obtenues avec les algorithmes de pondération volumique (DV-W) et massique (DM-W). Les figures
(a) et (b) sont rééchantillonnées de la résolution 150× 68× 5 à 299× 137× 10. Les figures (c) et (d) sont
rééchantillonnées de la résolution 75× 34× 3 à 299× 137× 10.

Table III.3 – Comparaison du ratio de dose moyen entre les cartes à la résolution originale (Dorig) et celles
rééchantillonnées obtenues avec les algorithmes de pondération volumique (DV-W) et massique (DM-W).
µ : moyenne. σ : écart type.

150× 68× 5→ 299× 137× 10 75× 34× 3→ 299× 137× 10
Dorig/DV-W Dorig/DM-W Dorig/DV-W Dorig/DM-W
µ σ µ σ µ σ µ σ

Total 1,006 0,151 0,988 0,133 1,004 0,199 0,976 0,177
Peau 1,173 0,124 1,042 0,041 1,201 0,112 1,075 0,055
Poumons 0,997 0,049 0,993 0,070 0,988 0,058 0,977 0,088
Cœur 1,009 0,039 1,008 0,033 1,001 0,053 0,999 0,047
Bronches 1,081 0,178 1,000 0,041 1,036 0,147 0,974 0,089
Os 1,661 0,400 1,446 0,315 2,002 0,415 1,727 0,373
Graisse 0,979 0,065 0,973 0,074 0,968 0,089 0,948 0,096
Muscle 0,986 0,094 0,978 0,113 0,970 0,112 0,954 0,138

19. Terme anglais : nearest neighbor interpolation
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7.2.2.5 Discussion

Les configurations présentées montrent que les deux algorithmes proposés pour calculer la dose dans des
dosels hétérogènes produisent des résultats différents selon la densité et le volume respectif des matériaux
présents dans le dosel.

Ces méthodes d’échantillonnage apportent une solution efficace pour réduire l’incertitude statistique
(pouvant atteindre un facteur 2,7 pour un fantôme voxélisé avec l’algorithme M-W et un rééchantillonnage
d’un facteur 8) et une bonne reconstruction de la dose absorbée dans les dosels hétérogènes (avec moins
de 2% de surestimation en moyenne avec l’algorithme M-W et un rééchantillonnage d’un facteur 8), mais
au détriment d’une perte en précision spatiale du dépôt de la dose. L’algorithme V-W permet une bonne
estimation de la dose moyenne dans la totalité de la tranche de fantôme, cependant cet algorithme peut
sous-estimer la dose localement de manière non négligeable, notamment aux interfaces entre des matériaux
différents. Le tableau III.3 montre que l’algorithme M-W calcule des valeurs de doses quasi systématique-
ment supérieures à celles de l’algorithme V-W. Ce comportement rend l’algorithme M-W particulièrement
adapté pour des applications de radioprotection. En effet, la radioprotection préfére toujours l’estimation
la moins favorable dans le respect du principe ALARA 20. Néanmoins, les résultats obtenus dans le cas
simple ont montré que l’algorithme M-W peut tendre à négliger la dose absorbée dans le matériau le plus
abondant si sa densité est trop faible par rapport à celle de l’autre matériau.

La capacité de reconstruction de la dose à la peau avec une plus faible sous-estimation (environ 7% en
moyenne pour un rééchantillonnage d’un facteur 64) de l’algorithme M-W par rapport à l’algorithme V-W
(générant une sous-estimation plus élevée d’environ 10% par rapport à l’autre algorithme) s’est révélée
particulièrement intéressante pour la dosimétrie de la peau du patient en radiologie interventionnelle.

En plus de la réduction de variance induite par l’augmentation du volume des dosels, la principale
réduction d’incertitude sur la dose intervient aux interfaces entre matériaux, où l’algorithme M-W permet
d’obtenir une incertitude statistique jusqu’à 80% inférieure à celle produite par l’algorithme V-W.

7.3 Conclusion

L’étude comparative des deux algorithmes de calcul de dose en milieu hétérogène a permis d’évaluer les
biais et les incertitudes induits par la génération de cartes de dose contenant des voxels hétérogènes. Aux
interfaces entre deux matériaux, notamment l’interface peau-air, la méthode de pondération volumique
sous-estime la dose réelle d’un facteur pouvant aller jusqu’à 20%. La méthode de pondération massique,
récemment intégrée au sein de GATE dans le cadre de ce travail de thèse, permet de limiter les biais lors
de la reconstruction de la dose aux interfaces et de réduire l’incertitude statistique jusqu’à 80% en fonction
de la taille de voxel. L’utilisation de cet algorithme doit par conséquent être privilégiée dans les études de
radioprotection basées sur le calcul de la dose dans des volumes hétérogènes.

Il faut cependant noter que les algorithmes présentés dans cette étude n’ont finalement pas été utilisés
dans la suite du travail de thèse. En effet, au cours de l’avancement des travaux, les fantômes anthropo-
morphes voxélisés de références de l’ICRP (non déformables) ont été jugés moins adaptés à la problématique
que les fantômes hybrides XCAT qui, comme introduit à la section III.5.3, ont la capacité d’être générés
directement à la taille de voxel désirée (et ainsi permettre d’éviter le problème du calcul de dose dans des
voxels hétérogènes).

8 Conclusion

Le code de calcul Monte Carlo GATE est particulièrement adapté pour modéliser les procédures inter-
ventionnelles et pour effectuer la reconstruction de la dosimétrie du patient. En effet, il possède nativement

20. Acronyme anglais de As Low As Reasonably Achievable, soit en français : Aussi faible que raisonnablement possible.
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les outils permettant le calcul de la dose dans les images voxélisées et comprend des méthodes de réduc-
tion de variance et de navigation voxélisée avancées permettant une réduction du temps de calcul non
négligeable. Les fantômes hybrides adultes XCAT ont été choisis pour modéliser le patient au sein des
simulation Monte Carlo car ils possèdent un grand choix de paramètres permettant de représenter au
mieux la morphologie du patient. En enfin, le logiciel SpekCalc a été choisi pour modéliser les spectres de
rayons X émis par le faisceau des machines de radiologie interventionnelle. SpekCalc fait partie des outils
de référence actuels pour la génération de spectres X, car le modèle utilisé par SpekCalc est très complet
et permet une génération rapide de spectres de paramètres variés.

Le chapitre IV présentera les travaux mis en œuvre durant cette thèse pour le développement d’un
logiciel de reconstruction dosimétrique reposant sur les différents outils décrits dans ce chapitre.
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Chapitre IV

Code de reconstruction dosimétrique

1 Introduction

La radioprotection du patient en radiologie interventionnelle tend à devenir plus stricte et précise.
Au niveau réglementaire, il est nécessaire de répondre aux besoins croissants de suivi et de consignation
de l’exposition du patient ainsi qu’à ceux d’optimisation et de justification des procédures. L’évaluation
précise des risques liés aux rayonnements ionisants, tels que les dommages à la peau du patient et les
risques stochastiques de cancer, nécessite une estimation détaillée de la dosimétrie du patient, estimation
dont la précision reste aujourd’hui insuffisante en routine clinique.

Afin de répondre à cette problématique, les travaux de thèse se sont orientés dans le développement
d’un logiciel de reconstruction dosimétrique nommé SDMC pour Skin and organ Dose Monte Carlo [189].
Le but de ce logiciel est de permettre la reconstruction de la dosimétrie du patient lors des examens de
radiologie interventionnelle en utilisant les données des interventions, tout en étant utilisable en routine
clinique. La simulation Monte Carlo est utilisée pour calculer avec précision la dosimétrie du patient, tandis
que les fichiers de sortie des machines répondant à la norme DICOM sont utilisés pour obtenir les données
des interventions.

L’objectif d’une utilisation clinique impose au logiciel un temps d’exécution par examen réduit tout en
conservant une bonne précision statistique sur la reconstruction de la dose aux organes d’intérêt et à la
peau du patient. De plus, afin d’être utilisable par le plus grand nombre d’utilisateurs, tous les processus
de SDMC, allant de la lecture des fichiers machine à la génération des fichiers d’entrée de simulation Monte
Carlo et des résultats, doivent être automatisés.

L’originalité de ce développement réside dans l’association de plusieurs éléments, une modélisation
semi-analytique des spectres X issus du tube de la machine via SpekCalc [17], un logiciel de simulation
Monte Carlo optimisé pour la dosimétrie GATE [147] intégrant des techniques de réduction de variance et
une gestion optimisée des volumes voxélisés, et une représentation réaliste du patient grâce aux fantômes
anthropomorphes déformables XCAT [174].

2 Structure du logiciel

Le logiciel SDMC a été développé en C++ et s’articule autour de plusieurs classes de fonctions bien
définies. La figure IV.1 synthétise le fonctionnement de SDMC, de la lecture des fichiers DICOM (classe
DICOMHandler) jusqu’à la génération de la dosimétrie du patient (classe OrganSegmentation) en passant
par la génération des fichiers d’entrée de GATE (classe MacroGenerator). Les différents éléments du logiciel
sont détaillés dans la suite de ce chapitre.

95



CHAPITRE IV. CODE DE RECONSTRUCTION DOSIMÉTRIQUE

Fichier d’entrée
GATE

Fichier DICOM-RDSR

DICOMHandler

DCMTK

Récupération des
données de la procédure

PatientGenerator
Données complémentaires :
morphologie de l’abdomen,
taille de voxel,organe cible

XCATutils

XCAT

Sexe & taille du patient

Modélisation du patient

Fantôme XCAT voxélisé

Récupération des
évènements d’irradiation

SourceGenerator Méthodes de la classe
MacroGenerator

SpectrumGenerator

SpekCalc

Filtr. perm.

Fluence

Via caractérisation
expérimentale
du faisceau

CarmGenerator TableGenerator

kVp, mAs, taille de
champ et filtr. add.Angl

es pr
im. & sec.,

dFD

Coord. organe cible, dFPS

Ha
ute

ur
tab

le
Position table

Mo
dél
isa
tio
n d

e la
sou

rce

M
od
éli
sa
tio
n
de

la
ta
bl
e e

t d
u
m
at
ela

s

M
odélisation

de
l’arceau

Simulation Monte Carlo
GATE

OrganSegmentation ITK

Rapport de doseCartographie de dose

Fichiers de sortie
GATE

Figure IV.1 – Logigramme de fonctionnement du logiciel SDMC. dFPS : Distance foyer - peau du patient.
dFD : Distance foyer détecteur.

Le logiciel est exécutable via une ligne de commandes comprenant les options désirées sous forme
d’arguments spécifiques. Si l’utilisateur dispose d’un processeur à plusieurs cœurs, SDMC offre la possibilité
d’exécuter la simulation Monte Carlo de plusieurs évènements en parallèle, permettant de diminuer le temps
de simulation d’un facteur pouvant aller jusqu’au nombre total de cœurs de la machine.

3 Lecture des fichiers DICOM

La norme de fichier DICOM, introduite section I.2.1.7, est particulièrement intéressante car toutes
les machines récentes de radiologie interventionnelle la suivent. Les spécifications de cette norme étant
librement accessibles, un grand nombre de librairies ont été développées pour pouvoir lire les fichiers
répondant à cette norme. La classe DICOMHandler de SDMC utilise les libraires DCMTK 3.6.3 [190] pour
ouvrir et parcourir le contenu de ces fichiers. SDMC supporte ainsi la lecture de séries d’images DICOM ou
des fichiers DICOM-RDSR (qui seront simplement notés RDSR). Cependant, les fichiers DICOM et RDSR
ayant des structures différentes, il a été nécessaire de développer les algorithmes de tri et de recherche des
valeurs d’intérêt.

Les fichiers RDSR, introduits section I.2.1.7.1, sont destinés à être utilisés à des fins dosimétriques car
ils contiennent l’intégralité des évènements d’irradiation de l’intervention en un seul fichier et possèdent
généralement plus de données essentielles à la reconstruction. Dans le reste du manuscrit il ne sera que
fait allusion à la lecture des fichiers RDSR.

SDMC a été développé et testé en utilisant des fichiers RDSR provenant d’une machine Philips Allura
Xper FD20 monoplan de 2010 1, les irradiations biplans ne sont pour l’instant pas supportées par le logiciel.

1. Machine sur laquelle les mesures expérimentales de kerma dans l’air du chapitre suivant ont été effectuées.
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Les fichiers RDSR à notre disposition contenant uniquement des événements de graphie et scopie statiques,
les autres types d’évènements, tels que les prises de vues en mouvement, ne sont pas non plus supportés
par SDMC pour le moment.

3.1 Paramètres utilisés par SDMC

Le tableau IV.1 répertorie les valeurs de codes RDSR utilisées par le logiciel SDMC pour générer les
simulations Monte Carlo. Les codes RDSR sont définis selon la norme DICOM éditée par l’organisme
NEMA 2 [191].

Il est important de noter que, selon les machines, des attributs privés peuvent être utilisés à la place
des codes RDSR, nécessitant l’adaptation de la récupération des paramètres de SDMC lors de la lecture
d’un fichier RDSR provenant d’un autre constructeur.

Table IV.1 – Définition des codes RDSR utilisés par SDMC selon la norme DICOM de la NEMA [191]
et la déclaration de conformité à la norme DICOM de Philips [192].

Catégorie Valeur Signification (EN) Définition

Géométrie de la
machine 112011 Positioner Primary Angle

Rotation du faisceau de rayons X par rapport au
patient dans la direction OAD vers OAG où le
mouvement de OAD vers l’axe vertical est positif.

112012 Positioner Secondary Angle
Rotation du faisceau de rayons X par rapport au
patient de la direction CAUD vers CRA où le
mouvement de CAUD vers l’axe vertical est positif.

113753 3 Table Height Position
Hauteur de la table par rapport à une référence
choisie arbitrairement par l’équipement où le
mouvement vers le bas est positif.

113748 Distance Source to Isocenter Distance du foyer du tube à rayons X jusqu’à
l’isocentre (centre de rotation) de l’arceau.

113750 Distance Source to Detector Distance du foyer du tube à rayons X jusqu’au plan
du détecteur selon le centre du faisceau.

Caractéristiques du
tube à rayons X 113733 KVP Valeur moyenne de la tension appliquée au tube à

rayons X.

113734 X-Ray Tube Current Valeur moyenne de l’intensité appliquée au tube à
rayons X pour une prise de vue.

113736 Exposure Valeur moyenne du produit courant temps pour une
prise de vue.

113793 Pulse Width Valeur moyenne de la largeur temporelle des pulses
(en ms).

121140 Number of Frames 4 Nombres de prises de vue de l’acquisition.

113742 Irradiation duration Durée allant du chargement du premier pulse
jusqu’à la fin de génération du dernier pulse.

Caractéristiques du
faisceau 113757 X-Ray Filter Material Matériau utilisé comme filtre pour absorber les

rayons X.

113758 X-Ray Filter Thickness Minimum Épaisseur minimale du matériau utilisé comme
filtre pour absorber les rayons X.

99PHI-IXR-XPER,006 Bottom shutter Distance de l’obturateur « bas » au point central du
collimateur dans le plan à un mètre du foyer.

99PHI-IXR-XPER,007 Left shutter Distance de l’obturateur « gauche » au point central
du collimateur dans le plan à un mètre du foyer.

99PHI-IXR-XPER,008 Right shutter Distance de l’obturateur « droit » au point central
du collimateur dans le plan à un mètre du foyer.

99PHI-IXR-XPER,009 Top shutter Distance de l’obturateur « haut » au point central
du collimateur dans le plan à un mètre du foyer.

122130 Dose Area Product Kerma dans l’air multiplié par la surface
d’irradiation (en Gy.m2).

123738 Dose (RP) Kerma dans l’air au point de référence
interventionnel (en Gy).

Caractéristiques du
patient 0010,0040 PatientSex Sexe du patient, « M » mâle et « F » pour femelle.

0010,1020 PatientSize Taille du patient (en m).
0010,1030 PatientWeight Poids du patient (en kg).

Il faut noter qu’il arrive que certains paramètres ne soient pas correctement remplis dans le fichier
DICOM. Par exemple, la distance foyer détecteur (code RDSR 113750) n’était pas disponible lors des

2. Acronyme anglais pour National Electrical Manufacturers Association
3. Sur les machines Philips ce paramètre correspond à l’attribut privé 99PHI-IXR-XPER,021.
4. Sur les machines Philips ce paramètre correspond à l’attribut privé 99PHI-IXR-XPER,003.
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évènements de fluoroscopie dans les fichiers RDSR utilisés dans le cadre de ce travail de thèse. Ce paramètre
n’est cependant pas nécessaire, la taille de champ étant toujours définie à un mètre du foyer.

Les valeurs de produit kerma surface et de kerma dans l’air au point de référence sont uniquement
récupérées à des fins de comparaison avec les valeurs produites par SDMC. Contrairement à la plupart des
développements dédiés à la reconstruction dosimétrique présentés au chapitre II, ces valeurs ne sont pas
utilisées pour renormaliser les résultats de simulations. En effet, la faible précision de ces données 5 peut
affecter négativement la reconstruction de la dosimétrie du patient [118].

3.2 Validité des informations

Une vérification préliminaire de la validité et de la présence des informations contenues dans les fichiers
RDSR d’une machine est une étape indispensable à leur l’utilisation dans SDMC. En effet, selon la ma-
chine ayant générée le fichier RDSR, certaines informations ne sont pas enregistrées de la même manière,
notamment au niveau de la hauteur de table, de la rotation de l’arceau ou du produit courant temps. Il est
donc nécessaire de procéder à une vérification expérimentale de la bonne correspondance entre les valeurs
contenues dans le fichier RDSR et la géométrie réelle de la machine. Pour la machine Philips Allura Xper,
les points suivants méritent une attention particulière.

3.2.1 Reconstruction des mAs

Les fichiers RDSR générés par la machine à notre disposition ne fournissant pas explicitement le produit
courant temps (mAs) (code RDSR 113736), il a été nécessaire de le calculer à partir des informations
contenues dans ce dernier via la formule suivante :

mAsframe = mA · tpulse (IV.1)
mAs = mAsframe ·Nframe (IV.2)

avec :
— mAsframe : le produit courant temps moyen pour une prise de vue,
— mA : l’intensité moyenne appliquée au tube lors de l’évènement d’irradiation pour une prise de vue

(code RDSR 113734),
— tpulse : la durée moyenne d’un pulse, correspondant à la durée d’une prise de vue (code RDSR 113793),
— mAs : le produit courant temps de l’évènement d’irradiation,
— Nframe : le nombre de prises de vue de l’évènement d’irradiation (code RDSR 121140).

3.2.2 Angles de rotation de l’arceau

Dans les fichiers RDSR, la rotation de l’arceau est décrite par les angles primaires et secondaires (ayant
respectivement les codes RDSR 112011 et 112012) et dont le sens de rotation est régi par la convention
définie par la NEMA, convention décrite dans le tableau IV.1 et par la figure IV.2. SDMC suit cette
convention lors de sa modélisation de la rotation de l’arceau de la machine.

Un problème a été rencontré lors de l’exploitation des fichiers RDSR à notre disposition. En effet, il a été
remarqué que la machine ne suivait pas la convention DICOM, mais la convention définie par Philips dans
sa documentation et introduite section I.2.1.1. Ainsi une rotation CAUD 30° de l’arceau correspondant
à un angle secondaire de -30° selon la convention DICOM, va correspondre à un angle secondaire de 30°
dans les fichiers RDSR de la machine. Il convient d’en prendre compte dans SDMC lors de l’exploitation
de ces fichiers.

5. Jusqu’à 30% d’incertitude pour la chambre à transmission de la machine Philips Allura Xper FD20 [16].
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Figure IV.2 – Illustration de la convention DICOM des angles de rotation du détecteur de l’arceau [193].

3.2.3 Table

La hauteur de table enregistrée dans les fichiers RDSR à notre disposition utilise une autre convention
pour évaluer cette hauteur que celle de la norme DICOM. En effet, le code RDSR 113753 de la norme
DICOM définit la hauteur de la table par rapport à une position de référence arbitraire et impose que la
diminution de la hauteur de table soit positive. Tandis que dans les fichiers RDSR de la machine Philips,
la hauteur de table est donnée comme une distance absolue entre la table et le sol, pouvant ainsi expliquer
l’utilisation de l’attribut privé « 99PHI-IXR-XPER,021 ». De plus, les mesures expérimentales ont montré
qu’il existe une différence entre la hauteur de table RDSR et la hauteur de table réelle. Sur la machine
utilisée pour effectuer les mesures de validation, la différence est de 7 mm. Les paramètres de translation
horizontale de la table n’étant pas enregistrés dans les fichiers RDSR de la machine à notre disposition, ils
ne sont pas pris en charge par SDMC.

4 Modélisations GATE

La modélisation des interventions par SDMC a pour objectif de représenter avec le maximum de fidélité
les différents éléments de la machine Philips Allura Xper FD20 tout en conservant un temps de calcul
raisonnable. Il faut noter qu’une étape d’adaptation du logiciel sera nécessaire pour utiliser SDMC sur une
autre machine de radiologie interventionnelle. La figure IV.3 illustre la modélisation effectuée par SDMC
d’un évènement de fichier RDSR de cardiologie interventionnelle.

Figure IV.3 – Illustration de la modélisation d’un évènement d’irradiation RDSR par SDMC. Visualisation
de la simulation Monte Carlo GATE.

Le système de coordonnées utilisé par SDMC pour la modélisation et le placement des éléments est
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illustré figure IV.4. L’origine de ce repère est le centre du volume représentant la salle d’intervention, les
dimensions de ce volume sont de 3,0× 4,5× 2,7 m3.

Axe YAxe X

Axe Z

Figure IV.4 – Schématisation du système de coordonnées utilisé par le logiciel SDMC [193].

La modélisation des différents éléments de l’intervention, allant du tube à rayons X au patient, est
détaillée dans la suite.

4.1 Spectre de rayons X

Les spectres de rayons X utilisés dans les simulations Monte Carlo GATE sont générés par une version
du logiciel SpekCalc fonctionnant en ligne de commande. Ces fichiers d’entrée sont générés par la classe
SpectrumGenerator du logiciel SDMC (figure IV.1). Pour générer le faisceau de rayons X, les paramètres
d’entrée suivants sont nécessaires à SpekCalc :
— la tension du tube à rayons X (kVp),
— la filtration totale du faisceau,
— l’angle d’inclinaison de l’anode (de 11° sur la machine Philips Allura Xper FD20),
— le facteur de sortie de tube SpekCalc (Nf).

SpekCalc possède un facteur de normalisation des raies caractéristiques par rapport à la composante
Bremsstrahlung noté P. Ce facteur est laissé à sa valeur par défaut (0,33) dans toutes les générations
effectuées par SDMC. En effet, les auteurs de SpekCalc recommandent de ne pas modifier sa valeur [182].

4.1.1 Énergie des classes de fréquence

La largeur des classes de fréquence 6 (∆bin) des spectres doit être définie dans SpekCalc. Une valeur de
0,5 keV est utilisée pour toutes les générations de spectres X.

Par convention dans les spectres générés par SpekCalc, la valeur de l’énergie d’une classe de fréquence
correspond au centre de celle-ci. Au contraire GATE, lors de la définition d’un spectre en énergie, fait
correspondre la valeur en énergie des classes de fréquence à la borne supérieure de celle-ci. Il est donc
indispensable de convertir la convention de notation de l’énergie des bins de SpekCalc à GATE par la
formule suivante :

EGATE = ESC + ∆bin

2 (IV.3)

avec :
— EGATE l’énergie de la classe dans la convention de GATE,
— ESC l’énergie de la classe dans la convention de SpekCalc,
— ∆bin la largeur des classes du spectre (en keV).

6. Terme anglais : bins
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4.1.2 Sortie de tube

Le terme « sortie de tube » fait référence au kerma dans l’air par mAs, à un mètre du point focal au
centre du faisceau, émis par le tube à rayons X pour des paramètres donnés (tension, filtration, matériau
et angle de l’anode). L’information de sortie du tube d’un spectre généré par SpekCalc est donnée via deux
composantes, la sortie dite de « Bremsstrahlung » et la sortie due aux « raies caractéristiques ». La sortie
de tube totale est la somme de ces deux composantes et est exprimée en µGy/mAs dans SpekCalc.

4.1.3 Fluence totale

Le nombre de rayons X par classe de fréquence des spectres de rayons X générés par SpekCalc est
proportionnel aux éléments suivant : la surface du champ (en cm2) à une distance de un mètre du foyer
(S(1m)), le nombre de mAs de l’évènement d’irradiation et la largeur des bins ∆bin du spectre. La fluence
totale (Φtot) du spectre de rayons X généré par SpekCalc est ainsi calculée par la formule suivante :

Φtot =
∑
bins

S(1m) ·mAs · Cbin ·∆bin (IV.4)

avec Cbin la hauteur de la classe (en nombre de rayons X), cette hauteur étant proportionnelle au facteur
de sortie de tube de SpekCalc Nf.

4.1.4 Facteur de sortie de tube SpekCalc

Par défaut, la fluence des spectres de rayons X est générée de manière arbitraire par SpekCalc. Il est
donc nécessaire de les normaliser à la fluence réelle émise par le tube à rayons X de la machine. Cette
normalisation s’effectue dans SpekCalc au travers du facteur de sortie de tube 7, noté Nf. Ce facteur doit
être déterminé expérimentalement, il est donc nécessaire de le caractériser pour chaque machine à modéliser
dans SDMC.

4.1.5 Facteur de fluence

La fluence totale des spectres de rayons X étant bien trop élevée pour être directement utilisée dans
les simulations Monte Carlo, un facteur de fluence (FΦ) a été introduit. Ce facteur repose sur la propor-
tionnalité du kerma et de la dose absorbée avec la fluence du faisceau (voir section I.5.1.2) et permet au
nombre de rayons X primaires simulés d’être indépendant de la fluence totale du faisceau. FΦ est calculé
via la formule suivante :

FΦ = Φtot

Nprim
(IV.5)

avec Nprim le nombre de particules primaires de la simulation.

La dose calculée pour le nombre de particules primaires N , appelée ici DN , peut ainsi être renormalisée
à la fluence totale du spectre X (DΦtot) via la formule :

DΦtot = DN · FΦ (IV.6)

Lors de la modélisation d’une intervention, il est nécessaire de définir un nombre de particules primaires
total (Nprim) dans SDMC. Ce dernier sera alors divisé selon le nombre d’évènements d’irradiation de
l’intervention (Nevent). Le nombre de rayons X primaires de l’évènement d’irradiation n (Nprimn) est
calculé via :

Nprimn = Nprim

Nevent
(IV.7)

7. Appelé output normalisation factor dans la documentation de SpekCalc
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Le facteur de fluence FΦn de l’évènement d’irradiation n s’écrit donc :

FΦn = Φn
Nprimn

(IV.8)

4.2 Tube à rayons X

Le tube à rayons X est modélisé par SDMC comme une source ponctuelle dont les photons sont émis
dans l’angle solide correspondant à la taille du faisceau (figure IV.5). L’angle solide est régi par deux
angles, ϕ et θ, respectivement les angles d’émission des rayons X selon l’axe anode-cathode du tube et
l’axe transversal. Pour une taille de champ 8 de dimensions FOVx · FOVy à la distance dFOV du foyer, les
angles sont calculés de la manière suivante :

θ = 2 · arctan
(

FOVx

2 · dFOV

)
(IV.9)

ϕ = 2 · arctan
(

FOVy

2 · dFOV

)
(IV.10)

La surface du faisceau à un mètre S(1m) du foyer est calculée par :

S(1m) = Ω · d(1m)2 (IV.11)

Ω = 4 · arcsin
(

sin θ2 · sin
ϕ

2

)
(IV.12)

avec Ω l’angle solide correspondant aux angles θ et ϕ.

φ
θ

FOVy

Foyer

FOVx

FOVd

FOVdS( )

Figure IV.5 – Illustration de la géométrie de la source modélisant le tube à rayons X dans le logiciel
SDMC.

La taille du point focal du tube à rayons X n’est pas prise en compte dans la modélisation. En effet,
l’objectif du logiciel n’étant pas la simulation du détecteur de la machine, les effets de pénombre sont
considérés comme étant négligeables.

Étant donné que le faisceau est directement généré à la bonne taille de champ pour chaque irradiation,
la collimation du faisceau n’est pas physiquement présente dans les simulations Monte Carlo. Les diffusions
générées par la présence de collimateurs sur la machine sont considérées comme négligeables face au gain
de temps induit par la génération directe du faisceau à la bonne taille de champ.

8. En anglais : Field of view (FOV)
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4.3 Effet talon d’anode

La modélisation du tube, introduite à la section précédente, possède une distribution homogène des
rayons X sur toute la surface du champ. Or ce n’est pas le cas dans la réalité. La littérature montre
que l’effet talon d’anode, introduit à la section I.2.1.2.2, a un impact non négligeable sur l’intensité du
faisceau dans l’axe anode-cathode [12]. Une caractérisation de l’impact de l’effet talon d’anode du tube
a été nécessaire pour caractériser si cette modélisation simpliste homogène de la source de rayons X est
suffisante pour la reconstruction de la dosimétrie du patient.

Il faut remarquer que SpekCalc ne tient pas compte de l’effet talon d’anode lors de la génération des
spectres X.

4.3.1 Caractérisation Monte Carlo

La caractérisation de l’impact de l’effet talon d’anode sur la distribution des rayons X a été effectuée
par méthode Monte Carlo. Pour cela un tube à rayons X d’anode en tungstène de 11° d’inclinaison a été
simulé.

Afin de réduire le temps de calcul des simulations, un faisceau de surface 36,7×28,6 cm2 à une distance
foyer détecteur de 1,15 m a été simulé par un faisceau de taille de champ 31,9× 24,9 mm2 a une distance
foyer récepteur de 10 cm. La surface 36,7× 28,6 cm2 (48 cm de diagonale) correspond à la taille de champ
maximale de la machine Philips Allura Xper FD20 (voir section I.2.1.6). Cette taille est la plus défavorable,
l’intensité de l’effet talon d’anode augmentant avec la distance par rapport au centre du faisceau. Dans
les simulations Monte Carlo, l’axe de l’image le plus grand a été choisi pour correspondre à l’axe cathode
anode, permettant d’évaluer cet effet dans le cas le plus défavorable, toute utilisation d’une collimation ou
d’un zoom ayant pour effet de diminuer la perte d’intensité.

La figure IV.6 présente la visualisation d’une simulation Monte Carlo avec une filtration de 3,8 mm
d’aluminium (noté mmAl). Le tube à rayons X est modélisé par une source ponctuelle d’électrons (non
représentée sur la figure) bombardant une anode en tungstène de 11° d’inclinaison. Des volumes tuant
les électrons et les rayons X émis dans la mauvaise direction ont été placés tout autour afin d’accélérer
la simulation. Un volume sensible de dimensions 32 × 32 × 10 mm3 constitué d’eau est placé à 10 cm du
foyer et sert de détecteur parfait pour évaluer la distribution des rayons X. Une collimation constituée
de volumes tuant les rayons X est placée à mi-chemin entre le foyer et le volume sensible. Le but de ces
simulations étant la caractérisation de l’effet talon d’anode, l’impact de la propagation des rayons X dans
l’air est négligé, le volume principal étant ainsi constitué de vide.

Tube à 

rayons X

Filtration Collimation Détecteur

A
x
e 
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o
d
e

Axe transversal

Figure IV.6 – Illustration de la simulation Monte Carlo GATE de l’anode et du détecteur avec une
filtration de 3,8 mmAl et une collimation du faisceau à la taille de champ nominale de la machine Philips
Allura Xper FD20 (électrons non représentés).
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4.3.1.1 Influence de la filtration

L’étude de l’influence de la filtration sur l’effet talon d’anode a été menée à une tension de tube
de 80 kV. Cette tension fait partie de la gamme basse de tensions typiquement utilisées en cardiologie
interventionnelle sur l’adulte, s’échelonnant de 80 à 120 kV selon la morphologie du patient, elle est donc
la plus défavorable.

Pour visualiser l’effet de la filtration du faisceau sur l’effet talon d’anode, trois simulations ont été
effectuées, la première sans filtration, la seconde avec 3,8 mm d’aluminium (correspondant à la filtration
permanente de la machine reconstruite à la section V.2.1.2 du chapitre suivant) et la troisième avec 4,8 mm
d’aluminium et 0,1 mm de cuivre correspondant à la filtration additionnelle dite « high dose » 9. Les profils
d’intensités dans les axes cathode-anode et transversal sont visibles sur la figure IV.7.
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Figure IV.7 – Évolution de la distribution spatiale de l’intensité des rayons X sur le détecteur en fonction
de la filtration du faisceau. Normalisation par rapport au centre du détecteur.

La figure IV.7a, présentant le profil d’intensité des rayons X sur l’axe anode-cathode du tube, permet de
constater que l’effet talon d’anode, très présent sans filtration, est atténué avec l’augmentation de celle-ci.
La distribution en intensité sans filtration varie avec une diminution de l’intensité jusqu’à 61% des rayons
X du côté de l’anode (côté positif de l’axe) et une augmentation de l’intensité jusqu’à 30% des rayons X
du côté de la cathode (côté négatif de l’axe). Avec une filtration de 3,8 mm d’aluminium (correspondant
à la filtration permanente de la machine), l’intensité des rayons X diminue d’environ 27% du côté de
l’anode (côté positif de l’axe) et augmente jusqu’à 2% du côté de la cathode (côté négatif de l’axe). Pour la
filtration de 4,8 mm d’aluminium avec 0,1 mm de cuivre (correspondant à la filtration additionnelle « high
dose »), la diminution d’intensité est d’environ 21% du côté de l’anode et augmente jusqu’à 2% du côté
de la cathode. Cette diminution d’intensité est bien compatible avec les valeurs de réduction d’intensité
rencontrées dans la littérature qui sont de l’ordre de 25 à 30% [194, 12].

Le comportement obtenu avec les différentes filtrations de faisceau est en concordance avec la théorie :
plus la filtration du faisceau est élevée plus les faibles énergies de rayons X seront atténuées et moins l’effet
talon d’anode sera important. La figure IV.7b, présentant le profil d’intensité sur l’axe transversal du tube,
montre que, conformément à la théorie, l’intensité du faisceau sur l’axe transversal à l’axe cathode-anode
n’est quasiment pas influencée par l’effet talon d’anode.

La présence de filtration additionnelle diminuant l’incidence de l’effet talon d’anode, les simulations
seront donc effectuées pour le cas le plus défavorable, à savoir 3,8 mm d’aluminium (filtration permanente
uniquement).

9. La filtration additionnelle a été ajoutée aux 3,8 mmAl de filtration permanente, donnant une épaisseur de filtration
totale de 4,8 mmAl et 0,1 mmCu.
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4.3.1.2 Influence de la tension

L’impact de la tension sur l’effet talon d’anode a été étudié à 80, 100 et 120 kVp, tensions représentant
les tensions typiques utilisées en cardiologie interventionnelle chez l’adulte. Les profils d’intensités dans les
axes cathode-anode et transversal sont visibles sur la figure IV.8.
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Figure IV.8 – Évolution de la distribution spatiale de l’intensité des rayons sur le détecteur en fonction
de la tension du tube à rayons X. Normalisation par rapport au centre du détecteur.

La figure IV.8a présente les variations d’intensité sur l’axe anode-cathode du détecteur pour les diffé-
rentes tensions de tube. La comparaison des profils montre que les différences d’intensité augmentent avec
la tension du tube. À 80 kVp l’intensité présente une augmentation d’environ 2% dans la portion cathode
du faisceau et une diminution allant jusqu’à 27% dans sa portion anode. À 100 kVp l’intensité augmente
d’environ 3% du côté de la cathode et diminue d’environ 31% du côté de l’anode. À 120 kVp l’augmentation
est de 4% du côté de la cathode du détecteur et diminue de 35% du côté de l’anode.

La figure IV.8b permet de constater que la tension n’a pas d’incidence sur l’intensité du faisceau dans
l’axe transversal du détecteur.

4.3.1.3 Conclusion

Les simulations pour les filtrations et tensions typiques de cardiologie interventionnelle ont montré que
l’effet talon d’anode a un impact non négligeable sur l’intensité du faisceau, pouvant aller jusqu’à 30%
lors de l’utilisation du champ le plus grand. Les profils de l’axe transversal ont montré que l’effet talon
d’anode n’a pas d’influence sur l’intensité des rayons X de cet axe. Les comparaisons se focaliseront donc
uniquement sur les profils de l’axe anode-cathode.

Il est donc apparu nécessaire de tenir compte de cet effet lors de la reconstruction de la dosimétrie
du patient dans le cas de l’utilisation de grands champs. Cependant, l’utilisation de la simulation Monte
Carlo pour modéliser cet effet est un processus extrêmement long dû au faible rendement du processus
de Bremsstrahlung (∼ 1%). Il faudrait ainsi plusieurs jours de calcul sur une grille dédiée pour arriver
à simuler un spectre de statistique suffisante pour être utilisé dans la reconstruction dosimétrique. Les
travaux de thèse se sont donc orientés vers une modélisation analytique de l’effet talon d’anode.

4.3.2 Modélisation analytique

La modélisation analytique proposée de l’effet talon d’anode repose sur l’un des paramètres de SpekCalc.
En effet, la paramètre θ de SpekCalc représente l’angle d’émission 10 des rayons X par rapport à l’anode,
10. Terme anglais : takeoff angle
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comme illustré sur la figure IV.9. Il permet de prendre en compte l’épaisseur de tungstène traversée par les
rayons X créés dans l’anode par Bremsstrahlung, permettant ainsi de tenir compte de l’auto-atténuation de
l’anode. Lors d’une utilisation typique de SpekCalc, le paramètre θ est choisi comme l’angle d’inclinaison
de l’anode, ceci afin d’obtenir un spectre de rayons X valable au centre du faisceau. Mais si ce paramètre
est modifié en fonction de l’angle d’émission des rayons X du faisceau, il devient possible de reproduire
l’atténuation de l’anode en fonction de cet angle et donc de « modéliser » l’effet talon d’anode.

β

Électron

θ

δ

Rayon X

Anode

Figure IV.9 – Illustration de la géométrie de l’émission des rayons X [195]. β : angle d’inclinaison de
l’anode, δ : angle hors axe du rayon X, θ : angle d’émission du rayon X (θ = β + δ).

Pour rendre ce paramètre dépendant de l’angle d’émission des rayons X sur l’axe anode-cathode, la
source de rayons X définie section IV.4.2 est divisée en plusieurs sous-sources ponctuelles superposées
émettant toutes un spectre de rayons X dans une portion d’angle solide différent. Il est donc nécessaire
de générer un spectre X avec un paramètre θ adapté à chaque sous-source. Le paramètre θ de SpekCalc
devient ainsi fonction de l’angle d’émission sur l’axe anode-cathode de la sous-source correspondante.

L’angle d’émission correspondant à la taille de champ dans l’axe anode-cathode ϕ est divisé par un
nombre n correspondant au nombre de sous-sources désiré d’angle d’émission ϕss. De même, l’angle d’émis-
sion dans l’axe transverse Θ est divisé en un nombre de sous-sources m d’angle d’émission Θss. Ainsi
ϕss = ϕ/n et Θss = Θ/m. Les angles d’émission hors axe de la ième sous-source sont notés respectivement
δAC
i et δTr

i suivant les axes anode-cathode et transversal et se calculent via la formule :

δAC
i = ϕ

2 − (in + 0,5) · ϕss (IV.13)

δTr
i = Θ

2 − (im + 0,5) ·Θss (IV.14)

avec in variant de 0 à n−1, im variant de 0 à m−1 et i = in+ im. Les angles δAC
i et δTr

i sont nuls pour un
angle d’émission correspondant au centre du faisceau. Dans la représentation de SDMC, une sous-source
avec un angle δAC

i > 0◦ aura un angle d’émission vers l’anode du tube et inversement pour δAC
i < 0◦.

L’angle d’émission minimal et maximal, respectivement notés δimin et δimax, de la ième sous-source sont
calculés de la manière suivante :

δimin = δi −
ϕss

2 (IV.15)

δimax = δi + ϕss

2 (IV.16)

La surface du faisceau à un mètre émis par la ième sous-source S(1m) est calculée via :

S(1m) = Ωss · d(1m)2 (IV.17)

Ωss = 4 · arcsin
(

sin Θss

2 · sin ϕss

2

)
(IV.18)

avec Ωss l’angle solide d’émission des sous-sources.

Le paramètre d’angle d’émission de l’anode nécessaire à SpekCalc de la ième sous-source, noté θi, est
calculé par :

θi = β − δAC
i (IV.19)
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avec β l’angle de l’anode du tube à rayons X.

La fluence totale de la source, notée Φtot, est donnée par :

Φtot =
t∑
i=0

Φi (IV.20)

avec Φi la fluence de la ième sous-source modélisée par SpekCalc et t le nombre total de sous-sources.

4.3.2.1 Hémi-modélisation

L’hémi-modélisation est une variation de la génération analytique de l’effet talon d’anode présentée à la
section précédente. Elle consiste à ne modéliser l’effet talon d’anode que dans la portion d’angle solide du
faisceau correspondant au côté anode du tube, permettant de ne pas impacter l’intensité des rayonnements
du côté cathode du faisceau. Ainsi :

θi = β lorsque δAC
i < 0◦ (IV.21)

Cette méthode est intéressante car elle permet de ne générer que la moitié des spectres par rapport à
la modélisation entière de l’effet talon d’anode et ainsi de réduire le temps d’exécution de l’algorithme de
génération.

La précision des méthodes de modélisation et d’hémi-modélisation analytique va être présentée à la
section suivante.

4.3.3 Comparaisons

La modélisation analytique de l’effet talon d’anode a été appliquée aux différents cas de figures pré-
sentés précédemment afin de la comparer avec la simulation Monte Carlo et d’évaluer sa précision. À
l’exception des simulations entièrement Monte Carlo servant de référence pour l’effet talon d’anode, toutes
les simulations avec utilisation de SpekCalc sont filtrées directement par SpekCalc. Les simulations avec
modélisation et hémi-modélisation analytique de l’effet talon d’anode ont été effectuées avec source seg-
mentée en 31 sous-sources selon l’axe anode-cathode et non segmentée selon l’axe transverse. Le temps
de génération de 31 spectres X par SpekCalc pour une modélisation complète de l’effet talon d’anode est
approximativement d’une minute.

4.3.3.1 Faisceau sans filtration

La comparaison de la modélisation analytique de l’effet talon d’anode avec la simulation Monte Carlo
sur un faisceau non filtré est intéressante d’un point de vue physique, mais ce cas ne sera jamais rencontré
lors d’une intervention, le faisceau de la machine étant toujours filtré par la filtration permanente de la
machine.

La figure IV.10a présente les profils d’intensité sur l’axe anode-cathode de l’effet talon d’anode modélisé
par simulation Monte Carlo et analytiquement ainsi que le profil SpekCalc sans modélisation de l’effet. Le
profil SpekCalc sans modélisation analytique ne suit pas le profil Monte Carlo, l’écart moyen entre les deux
profils est de 33%. Par contre, le profil SpekCalc avec modélisation analytique suit la même tendance que
le profil Monte Carlo avec un écart moyen de 7%. Les différences dans la modélisation analytique de l’effet
talon d’anode avec la simulation Monte Carlo sont dues aux faibles énergies qui ne sont pas modélisées
par SpekCalc, alors qu’elles sont prédominantes lorsque le faisceau n’est pas filtré comme illustré sur la
figure IV.10b. En effet, SpekCalc ne prend pas en compte les électrons d’énergie inférieure à 10 keV pour la
génération de ses spectres de rayons X, la raison invoquée étant que très peu de rayons d’énergie inférieure
à 10 keV s’échappent de l’enceinte du tube à rayons X [181].
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l’axe. Monte Carlo : Simulation entièrement Monte Carlo
de l’effet talon d’anode (référence). SpekCalc (W/O
mod.) : Simulation Monte Carlo utilisant SpekCalc pour
générer le spectre de rayons X sans modélisation ana-
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(b) Spectres en énergie obtenus par la simulation Monte
Carlo et par SpekCalc sans filtration à 80 kVp.

Figure IV.10 – Profils d’intensité et spectres en énergie obtenus sans filtration de faisceau.

4.3.3.2 Faisceau filtré

La figure IV.11a présente la comparaison des profils d’intensité avec une filtration de faisceau de 3,8 mm
d’aluminium. L’écart moyen entre la modélisation analytique de l’effet talon d’anode et la simulation Monte
Carlo est de 1,7%, de 1,0% avec l’hémi-modélisation et de 6,7% sans modélisation analytique de l’effet talon
d’anode. La figure IV.11b représente les profils obtenus avec une filtration additionnelle (filtration totale
de 4,8 mm d’aluminium et 0,1 mm de cuivre). La différence moyenne entre les profils d’intensité sans
modélisation analytique et le profil Monte Carlo se réduit avec l’augmentation de la filtration, passant de
6,7% à 5,0%. L’écart moyen entre le profil obtenu par simulation Monte Carlo et la modélisation analytique
est de 1,5% et de 0,9% avec l’hémi-modélisation. À la tension de tube de 80 kVp, l’hémi-modélisation permet
d’obtenir de meilleurs résultats.

La figure IV.12 présente les spectres en énergie le long de l’axe anode-cathode du détecteur dans un
intervalle de 5 mm dans le cas de la simulation entièrement Monte Carlo et celui de la simulation avec
modélisation analytique de l’effet talon d’anode pour une tension de tube de 80 kVp et une filtration
de faisceau de 3,8 mm d’aluminium. La forme des spectres est similaire entre les deux méthodes et la
comparaison de l’énergie moyenne des différents spectres fait apparaitre un écart moyen de 0,75%. De
même, la comparaison des énergies moyennes pour la filtration 4,8 mm d’aluminium et 0,1 mm de cuivre
présente un écart moyen de 1,03%. La modélisation analytique reproduit donc correctement les spectres
en énergie produit par la simulation Monte Carlo de référence pour les deux filtrations étudiées.

4.3.3.3 Tensions 100 et 120 kVp

La figure IV.13a présente les profils en intensité sur l’axe cathode-anode du détecteur, à une tension de
100 kVp et avec la filtration permanente de la machine. Sans modélisation de l’effet talon d’anode l’écart
moyen avec le profil Monte Carlo de référence est de 9,1%. L’utilisation de la modélisation analytique à
cette énergie permet de réduire l’écart moyen avec la référence à 1,4% sur l’axe cathode-anode ; tandis que
l’hémi-modélisation reconstruit moins bien l’effet talon d’anode avec un écart relatif moyen de 2,0% avec
la simulation entièrement Monte Carlo.
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(a) Filtration permanente (3,8 mm d’aluminium).
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(b) Filtration additionnelle (4,8 mm d’aluminium et
0,1 mm de cuivre).

Figure IV.11 – Comparaison de la distribution spatiale des rayons X sur le détecteur entre la simulation
entièrement Monte Carlo et les simulations utilisant SpekCalc avec (Heel mod.) et sans (W/O mod.)
modélisation analytique de l’effet talon d’anode pour deux filtrations et une tension de tube de 80 kVp.
Profils normalisés par rapport au centre de l’axe. SpekCalc (Heel hemi mod.) : Simulation Monte Carlo
utilisant SpekCalc pour générer les spectres X et la filtration avec une hémi-modélisation analytique de
l’effet talon d’anode.
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Figure IV.12 – Comparaison des spectres en énergie des rayons X sur l’axe anode cathode du détec-
teur entre la simulation entièrement Monte Carlo et la simulation utilisant SpekCalc avec modélisation
analytique de l’effet talon d’anode pour une tension de 80 kVp et avec 3,8 mm d’aluminium de filtration.

La figure IV.13b présente les profils pour une tension de tube de 120 kVp. La modélisation analytique
permet de réduire l’écart moyen avec la simulation Monte Carlo de référence de 10,9% à 1,4% par rapport au
profil sans correction analytique. À cette énergie aussi l’hémi-modélisation donne de moins bons résultats
avec un écart moyen de 2,6% avec la simulation de référence.

Concernant les énergies moyennes des spectres de rayons X selon l’axe anode-cathode du détecteur, les
spectres obtenus aux tensions 100 et 120 kVp avec modélisation analytique ont respectivement un écart
moyen de 0,88% et de 0,54% par rapport aux spectres de référence.
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(b) 120 kVp

Figure IV.13 – Comparaison de la distribution spatiale de l’intensité des rayons X entre la simula-
tion Monte Carlo entière et les simulations avec spectre et filtration SpekCalc avec (Heel mod.) et sans
(W/O mod.) modélisation analytique de l’effet talon d’anode pour un faisceau avec filtration permanente
(3,8 mmAl) à différentes tensions. Normalisation par rapport au centre du détecteur. SpekCalc (Heel hemi
mod.) : Simulation Monte Carlo utilisant SpekCalc pour générer les spectres X et la filtration avec une
hémi-modélisation analytique de l’effet talon d’anode.

4.3.3.4 Synthèse des profils d’intensité

Le tableau IV.2 présente la synthèse des écarts sur les profils d’intensité constatés dans les cas pré-
cédemment discutés. L’écart relatif moyen ∆ entre le profil Monte Carlo (MC) de référence et le profil
analytique (SC) est calculé comme :

∆ = 1
Nbins

∑
Nbins

∆i (IV.22)

∆i = HiMC −HiSC
HiMC

(IV.23)

avec Nbins le nombre de classes de fréquences sur lequel est effectué la moyenne et Hi la hauteur de la
classe i.

Table IV.2 – Comparaison des écarts relatifs ∆ entre le profil d’intensité pour la simulation entièrement
Monte Carlo (MC) et les simulations avec spectre SpekCalc (SC) sans modélisation (Aucune) et avec
modélisation (Entière) ou hémi-modélisation (Hemi) analytique de l’effet talon d’anode pour les cas discutés
précédemment. Avec ∆ l’écart relatif moyen sur le profil et ∆(x) l’écart relatif à la position x sur l’axe
considéré.

Tension Modélisation Axe Cathode-Anode Axe Transversal
(kVp) Filtration talon d’anode ∆ ∆(-15 mm) ∆(15 mm) ∆ ∆(-12 mm) ∆(12 mm)
80 Aucune Aucune 33,25% 25,48% -162,06% 0,39% -0,69% -1,52%
80 Aucune Entière 6,79% 6,80% -24,53% 0,43% -0,67% -1,36%
80 3,8 mmAl Aucune 6,70% 0,92% -38,63% 1,78% -4,15% 4,39%
80 3,8 mmAl Entière 1,73% -5,26% 3,17% 1,73% -4,35% 4,66%
80 3,8 mmAl Hemi 1,04% 0,28% 3,30% 1,60% -4,05% 4,27%
80 4,8 mmAl + 0,1 mmCu Aucune 4,98% -2,77% -29,81% 1,94% -4,34% 5,69%
80 4,8 mmAl + 0,1 mmCu Entière 1,51% -5,46% 1,99% 1,77% -3,83% 5,54%
80 4,8 mmAl + 0,1 mmCu Hemi 0,92% -1,99% 2,02% 1,76% -3,99% 5,64%
100 3,8 mmAl Aucune 9,07% 1,94% -49,36% 1,37% 0,30% 4,12%
100 3,8 mmAl Entière 1,37% -4,35% 0,07% 1,37% 0,21% 4,00%
100 3,8 mmAl Hemi 2,00% 2,34% 0,12% 1,39% 0,01% 4,59%
120 3,8 mmAl Aucune 10,84% 3,84% -61,04% 1,06% -1,98% 3,88%
120 3,8 mmAl Entière 1,37% -3,44% -5,02% 1,14% -2,49% 3,74%
120 3,8 mmAl Hemi 2,55% 3,77% -5,21% 1,13% -2,37% 4,02%

À 80 kVp, l’hémi-modélisation analytique améliore l’écart avec le profil de référence de l’ordre de 40%
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par rapport à la modélisation complète de l’effet talon d’anode alors que cette dernière donne de meilleurs
résultats que l’hémi-modélisation à 100 et 120 kVp. Idéalement il serait optimal d’adapter l’utilisation de
la modélisation analytique ou de l’hémi-modélisation selon la tension du tube. Une étude plus poussée
serait nécessaire afin de déterminer les conditions d’utilisation de l’hémi-modélisation. Par défaut SDMC
utilisera la modélisation analytique complète de l’effet talon d’anode pour effectuer les reconstructions
dosimétriques vu la précision des résultats obtenus dans la gamme d’énergie allant de 80 à 120 keV.

La différence moyenne d’intensité sur l’axe transversal présentée sur le tableau IV.2 montre que la
distribution d’intensité entre la simulation Monte Carlo et la modélisation analytique est toujours inférieure
à 2%. Cette différence est plus marquée aux extrémités du faisceau (jusqu’à 5%) et est due à la non prise
en compte de l’augmentation de l’épaisseur de filtration traversée par les rayonnements les plus éloignés
du centre du faisceau sur l’axe transversal par les spectres générés via SpekCalc. La correction de cet effet
est discutée dans la section suivante (section IV.4.4).

4.3.3.5 Efficacité de détection

Le tableau IV.3 présente les efficacités de détection absolues ε 11 des simulations Monte Carlo de
référence (εMC) et des simulations avec modélisation analytique de l’effet talon d’anode (εSC), ainsi que
l’estimation du gain en temps de calcul (gtps) des simulations utilisant SpekCalc. Ce gain est calculé
comme :

gtps = εSC

εMC
(IV.24)

Table IV.3 – Comparaison des efficacités de détection absolues entre les simulation entièrement Monte
Carlo (εMC) et celles avec modélisation analytique de l’effet talon d’anode (εSC) pour les différents cas de
figure étudiés précédemment. L’estimation du gain en temps de calcul dû à l’utilisation de SpekCalc pour
la filtration du faisceau et la modélisation analytique de l’effet talon d’anode est notée gtps.

Tension
(kVp) Filtration εMC εSC gtps

80 3,8 mmAl 1,7× 10−5 0,98 5,8× 104

80 4,8 mmAl + 0,1 mmCu 9,8× 10−6 0,98 1,0× 105

100 3,8 mmAl 2,8× 10−5 0,98 3,5× 104

120 3,8 mmAl 4,1× 10−5 0,98 2,4× 104

Le gain en temps de calcul augmente avec l’augmentation de la filtration et la diminution de la tension
du tube. Ce comportement est attendu car l’épaisseur de la filtration a un impact direct sur le temps
de calcul des simulations entièrement Monte Carlo en faisant augmenter le nombre d’interactions avec le
matériau filtrant, alors qu’il n’y aura aucun impact sur les simulations utilisant les spectres de SpekCalc.
Enfin, plus la tension est faible plus le nombre de rayons X de faible énergie à être atténués sera élevé,
faisant ainsi diminuer le nombre de rayons X détectés.

Le ratio des efficacités ne permet que d’estimer le gain minimal en temps de calcul. En effet, il faudrait
encore tenir compte du temps de calcul par génération de particule primaire de la simulation. À savoir
pour 80 kVp, ∼ 10−3 s/primaire pour les simulations Monte Carlo de référence et ∼ 3 × 10−5 s/primaire
pour la simulation avec modélisation analytique de l’effet talon d’anode. L’amélioration significative du
temps par particule primaire provient de l’absence de simulation des interactions des électrons avec l’anode
et des rayons X avec les volumes servant à la filtration du faisceau dans les simulations avec modélisation
de l’effet talon d’anode.

Il est cependant à noter que les efficacités des simulations Monte Carlo de référence (εMC) peuvent être
grandement améliorées en induisant un biaisage par méthode de splitting sur la production des rayons X par
Bremsstrahlung. Mais même avec l’application de cette méthode de réduction de variance, la modélisation
analytique du spectre restera plus efficace.

11. Rapport du nombre de particules atteignant le détecteur sur le nombre de particules primaires de la simulation Monte
Carlo.
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4.3.3.6 Influence de la segmentation de la source

La diminution du nombre de sous-sources utilisées pour la génération analytique de l’effet talon d’anode
peut être intéressant lors de la reconstruction dosimétrique du patient où une multitude d’évènements
d’irradiation différents sont à simuler. Dans les comparaisons précédentes de la modélisation analytique de
l’effet talon d’anode, la source était segmentée en 31 sous-sources. Il peut être intéressant de comparer la
précision de la modélisation analytique avec un nombre moins élevé de sous-sources.

La figure IV.14 présente le profil suivant l’axe anode-cathode du tube à rayons X de la modélisation de
l’effet talon d’anode avec une segmentation en 11 sous-sources, à une tension de 80 kVp et une filtration
de 3,8 mm d’aluminium, avec la simulation Monte Carlo et la modélisation à 31 sous-sources.
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Figure IV.14 – Comparaison de la distribution spatiale de l’intensité des rayons X entre la simulation
Monte Carlo entière et pour les simulations avec spectre et filtration SpekCalc avec modélisation analytique
de l’effet talon d’anode pour un faisceau avec une filtration permanente de 3,8 mm d’aluminium, une tension
de tube de 80 kVp et avec une source segmentée en 11 et 31 sous-sources. Normalisation par rapport au
centre du détecteur.

Les écarts moyens de la segmentation à 11 sous-sources avec la simulation Monte Carlo de référence
et la segmentation à 31 sous-sources sont respectivement de 1,87% et 0,89%. La diminution du nombre de
sous-sources de 31 à 11 accélère la génération des sources par SDMC d’un facteur 2,8, permettant un bon
compromis entre précision de la modélisation analytique et temps de génération.

Il est important de noter que lors de l’utilisation du logiciel SDMC dans le cadre d’une reconstruction
d’examens par fichier RDSR, une génération des spectres de la source sera effectuée pour chaque évènement
dont les paramètres d’irradiation (kVp, filtration, taille de champ) n’ont pas déjà été utilisés pour générer la
source. Ainsi en considérant un examens de 100 évènements d’irradiation avec des paramètres d’irradiation
différents, le temps dédié à la génération des sources segmentées va être approximativement de 100 minutes.
Ce temps peut donc être réduit avec la diminution de la segmentation de la source, une segmentation en 11
sous-sources permettant un temps de génération des spectres d’une vingtaine de minutes, temps considéré
comme raisonnable lors de l’exploitation des fichiers RDSR.

Une autre piste qu’il serait intéressant d’explorer afin de réduire le temps de génération dû à la modé-
lisation analytique de l’effet talon d’anode est la définition d’un seuil en taille de champ au-dessous duquel
aucune modélisation de cet effet n’est appliquée.

4.3.4 Conclusion

La modélisation analytique proposée de l’effet talon d’anode, après comparaison avec les simulations
Monte Carlo de référence, reproduit avec une bonne précision la distribution spatiale et en énergie des
rayons X émis par le tube à rayons X. La reconstruction de la distribution spatiale des rayons X sur l’axe
anode-cathode permet d’obtenir un écart moyen entre les profils de référence et analytiques inférieur à 2%.
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L’écart moyen entre les énergies moyennes des spectres de rayons X distribuées sur l’axe anode-cathode des
différents cas étudiés est de l’ordre de 1%. Le gain de temps apporté par la génération de spectres de rayons
X par SpekCalc (réduction du temps de calcul d’au moins un facteur 20000) rend cette approximation
indispensable pour réduire drastiquement le temps de calcul des simulations Monte Carlo générées par
SDMC tout en conservant une distribution réaliste des rayons X.

4.4 Filtration du faisceau

La filtration du faisceau de la machine Philips Allura Xper FD20 a été introduite section I.2.1.2.4. Il
existe plusieurs manière de modéliser la filtration du faisceau, en ajoutant l’épaisseur de matériau cor-
respondante directement dans la simulation Monte Carlo ou par le logiciel SpekCalc au moment de la
génération du spectre de rayons X. Cependant comme discuté dans la section précédente, la filtration
appliquée aux spectres SpekCalc ne tient pas compte de l’augmentation d’épaisseur de filtre traversée par
les rayons X obliques. C’est pourquoi la piste de la modélisation segmentée de la filtration a été explorée.

4.4.1 Modélisation segmentée

En se basant sur le modèle de segmentation de la source introduit section IV.4.3.2, il est possible
de prendre en compte l’augmentation de l’épaisseur de filtre traversée par un rayon X arrivant avec une
incidence oblique. Les épaisseurs d’aluminium et de cuivre, notées respectivement mmAli et mmCui,
traversées par un rayon X émis par la ième sous-source sont calculées via les formules suivantes :

mmAli = mmAl ·
√

tan2 δAC
i + tan2 δTr

i + 1 (IV.25)

mmCui = mmCu ·
√

tan2 δAC
i + tan2 δTr

i + 1 (IV.26)

avec mmAl et mmCu respectivement l’épaisseur de la filtration du faisceau en millimètres d’aluminium et
de cuivre du faisceau et δAC

i et δTr
i respectivement les angles d’émission hors axe de la ième sous-source

suivant les axes anode-cathode et transversal du tube à rayons X.

4.4.2 Comparaison des méthodes de filtration

Les trois méthodes envisagées pour modéliser la filtration du faisceau sont comparées. La première
consiste à placer directement les volumes filtrant dans la simulation Monte Carlo, la seconde utilise Spek-
Calc pour filtrer le spectre X lors de sa génération et la troisième emploie la filtration SpekCalc segmentée
en 31 sous-sources dans l’axe anode-cathode et 23 sous-sources dans l’axe transversal. Les trois méthodes
ont été comparées par simulation Monte Carlo dans la même configuration qu’à la section IV.4.3.1. Un
faisceau de 80 kVp a été simulé dans un cas avec une filtration 3,8 mm d’aluminium et dans l’autre cas
une filtration de 4,8 mm d’aluminium et 0,9 mm de cuivre. Les profils en intensité de ces deux cas sont
présentés sur les figures IV.15 et IV.16.

La figure IV.15 permet de constater que les profils d’intensité obtenus avec les trois méthodes sont
similaires. En effet, l’écart entre les intégrales du profil filtré par Monte Carlo et celles des profils SpekCalc
est inférieur à 0,5% sur les deux axes.

La figure IV.16 montre que le profil obtenu avec la filtration SpekCalc segmentée est un peu meilleur
que celui non segmenté. En effet, l’écart entre les intégrales de la filtration segmentée est inférieur à 0,5%
aux profils de la filtration par Monte Carlo, alors que l’écart du profil SpekCalc non segmenté présente un
écart de 1,2% dans l’axe anode-cathode par rapport au profil filtré par Monte Carlo.

Il ressort de ces résultats que la filtration SpekCalc par source segmentée n’apporte pas d’avantage
notable par rapport à la filtration SpekCalc non segmentée. Cependant, l’avantage de l’utilisation de
SpekCalc pour filtrer le spectre X est conséquent par rapport à la solution du placement de volumes
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Figure IV.15 – Comparaison des profils d’intensité avec la méthode de filtration Monte Carlo (MC) et
en utilisant SpekCalc avec (SC seg.) et sans (SC) segmentation de la source pour une filtration de 3,8 mm
d’aluminium et pour une tension de 80 kVp. Normalisation des profils selon le centre des axes.
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Figure IV.16 – Comparaison des profils d’intensité avec la méthode de filtration Monte Carlo (MC) et
en utilisant SpekCalc avec (SC seg.) et sans (SC) segmentation de la source pour une filtration de 4,8 mm
d’aluminium et 0,9 mm de cuivre et pour une tension de 80 kVp. Normalisation des profils selon le centre
des axes.

directement dans la simulation Monte Carlo. En effet, la filtration par méthode Monte Carlo va induire
une diminution des rayons X utiles à la simulation par rapport aux rayons X primaires émanant de la source,
donnant un rendement de ∼ 3% à la filtration 4,8 mmAl et 0,1 mmCu, cas le plus défavorable. Avec la
méthode filtration SpekCalc, tous les rayons X primaires restent utiles dans la simulation, permettant
d’obtenir un bien meilleur rendement entre rayons X primaires et utiles (∼ 98% à la filtration 4,8 mmAl
et 0,1 mmCu), et donc une meilleure précision statistique par simulation. La différence de rendement est
évidemment amplifiée avec l’augmentation de la filtration du faisceau. La méthode de filtration du faisceau
via SpekCalc sera donc utilisée pour effectuer les modélisations dans le logiciel SDMC.

4.5 Arceau

Dans SDMC, l’arceau en C du système Philips Allura FD20 est modélisé comme une section de cylindre
creux de rayons minimal 900 mm et maximal 1067 mm, et d’épaisseur 400 mm, constitué de fer. L’angle
de la section de cylindre démarre à -26° par rapport à l’axe vertical et s’étend sur 198°. La présence du
volume de cet élément dans SDMC a pour but d’ajouter la contribution du rayonnement qu’il rétrodiffuse à
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l’exposition du patient et ainsi d’augmenter le réalisme des simulations. Cependant, les volumes contenant
la source de rayons X et celui du détecteur dépendent de la rotation de l’arceau. Il est donc indispensable
de la calculer précisément à chaque irradiation.

4.5.1 Rotation

Le logiciel SDMC gère la rotation de l’arceau grâce à la matrice de rotation R(α,β) avec α et β
respectivement les angles de rotation primaire et secondaire de l’arceau selon la convention DICOM de
rotation de l’arceau explicitée section IV.3.1. Cette matrice se développe comme :

R(α,β) = Ry(α) ·Rx(β) (IV.27)

Rx(β) =

1 0 0
0 cosβ − sin β
0 sin β cosβ

 (IV.28)

Ry(α) =

 cosα 0 sinα
0 1 0

− sinα 0 cosα

 (IV.29)

La figure IV.17 illustre la géométrie de la rotation de l’arceau selon le système de coordonnées utilisé
par SDMC.

+Yp

+X
+Y

Tube à rayons X

Détecteur de rayons X

+Xp

Figure IV.17 – Schématisation de la gestion de la rotation de l’arceau selon les angles primaires et
secondaires par SDMC [193].

4.6 Table et matelas

La table de la machine Philips Allura Xper FD20 est de modèle Angio Diagnost 7 (AD7). Elle peut être
de deux types selon le type d’intervention, Neuro ou Cardio (figure IV.18). La documentation constructeur

115



CHAPITRE IV. CODE DE RECONSTRUCTION DOSIMÉTRIQUE

3190

300

1250

5
6
0

5
6
0

5
0
0

5
0
0

1
9
0

Figure IV.18 – Dimensions du plateau des tables AD7 : Neuro en haut et Cardio en bas [5]. Cotes en
millimètres.

précise que le matériau composant la table est de la fibre de carbone radio translucide et que l’atténuation
équivalente aluminium maximale de la table est de 1,43 mmAl [3, 5].

Concernant le matelas du patient, la documentation constructeur indique qu’il est constitué de mousse
de masse volumique 58 kg/m3 de 7 cm d’épaisseur [3] (figure IV.19).

Figure IV.19 – Matelas du patient de type cardio [3].

4.6.1 Facteur d’atténuation

La publication de Omar et al. [23] présente un modèle de table de Philips Allura Xper FD20 dont
l’atténuation est comparée à la mesure expérimentale pour différents paramètres de faisceau. Ce modèle
décompose la table en un plateau supérieur en résine époxy d’atténuation équivalente à 0,5 mm d’eau et
une partie inférieure en carbone équivalente à 2,5 mm de carbone à 2 g/cm3. Le matelas est composé de
mousse polyuréthane de filtration équivalente à 4 mm d’eau.

La modélisation de la table dans les simulations Monte Carlo générées par SDMC utilise les dimensions
de la table AD7 cardio. Le modèle de Omar et al. [23] a été adapté en calculant la masse surfacique
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des différents éléments et en la multipliant par les épaisseurs de la table AD7 cardio. La table est ainsi
simulée avec une épaisseur totale de 34 mm, avec un plateau de 4 mm composé d’eau de masse volumique
0,125 g/cm3 et une base de 3 cm composée de carbone de masse volumique 0,167 g/cm3. Le matelas est
simulé avec une épaisseur de 4 cm et est composé d’eau de masse volumique 0,1 g/cm3.

Le tableau IV.4 présente la comparaison des facteurs de transmission du kerma dans l’air issus de la
publication de Omar et al. [23] avec ceux issus du logiciel SpekCalc et de la simulation Monte Carlo du
modèle de table et de matelas utilisé par le logiciel SDMC dans le cas d’une irradiation postéro-antérieure
(PA). Le facteur de transmission de la table ftable est calculé par la formule suivante :

ftable = Ka(d)table
Ka(d)sans table

(IV.30)

avec d la distance foyer dosimètre, devant être suffisamment grande pour que le détecteur ne soit pas affecté
par le rayonnement diffusé par la table.

Les données du tableau IV.4 montrent que la table peut atténuer le faisceau jusqu’à 15% et que la
combinaison de la table et du matelas peut l’atténuer jusqu’à 28% dans le cas d’une irradiation PA à 50
kVp sans filtration additionnelle. Cela rend la modélisation précise de la table indispensable afin de ne pas
surestimer le kerma dans l’air incident dans les cas où l’irradiation s’effectue par le dessous. La prise en
compte de l’atténuation de la table et du matelas s’avère plus compliquée lorsque l’irradiation est effectuée
à des angulations obliques sous la table. En effet, afin d’obtenir une atténuation correcte, les géométries
de la table et du matelas doivent être modélisées le plus précisément possible.

Table IV.4 – Comparaison des facteurs de transmission du kerma dans l’air de la table et du matelas pour
une irradiation postéro-antérieure. Les facteurs mesurés sont issus de la publication de Omar et al. [23],
leurs incertitudes sont respectivement de 1% et de 2% pour les facteurs table (ftable) et table+matelas
(ftable+matelas). L’incertitude statistique des facteurs simulés est inférieure à 0,5%.

kVp Filtration CDA ftable ftable+matelas
(mmAl) (mmCu) (mmAl) SpekCalc Mesuré Simulé SpekCalc Mesuré Simulé

50 3,5 0 2,09 0,85 0,83 0,86 0,72 0,71 0,73
80 3,5 0 3,26 0,87 0,86 0,87 0,76 0,76 0,77
60 4,5 0,4 5,40 0,89 0,90 0,90 0,81 0,81 0,81
70 4,5 0,9 7,74 0,90 0,91 0,91 0,83 0,84 0,83
100 4,5 0,9 10,2 0,91 0,92 0,91 0,84 0,84 0,84

L’écart moyen entre les facteurs mesurés et simulés du tableau IV.4 est de l’ordre de 1%, de même
l’écart entre facteurs mesurés et calculés via SpekCalc est inférieur à 1%. L’atténuation de la table et du
matelas modélisés dans le logiciel SDMC est donc similaire à la mesure disponible dans la publication [23]
dans le cas d’une irradiation PA.

4.6.2 Modélisation de la table AD7 cardio

La plupart des logiciels dédiés à la reconstruction de la dosimétrie du patient ne tiennent pas compte
de la table d’opération et du matelas dans leurs calculs (PCXMC, CalDose_X). Cependant des méthodes
analytiques existent afin de tenir compte de l’atténuation de la table, notamment celle de Omar et al. [23]
prenant en compte l’énergie et l’angle d’irradiation du faisceau (section IV.4.6.3).

Le logiciel SDMC modélise la table AD7 cardio par deux volumes : le plateau est modélisé par un
rectangle de dimensions 500 mm de largeur, 3190 mm de longueur 12 et 4 mm d’épaisseur (retrouvée via
mesure sur site) ; la base de la table est modélisée par un trapézoïde dont les dimensions ont été mesurées
sur site (figure IV.20), à savoir 3 cm d’épaisseur et une surface supérieure de 3180 × 490 mm2 et une
surface inférieure de 3056×366 mm2. Le matelas est quant à lui modélisé par SDMC comme un pavé droit
directement accolé au bord supérieur de la table, de dimensions 500×2200×40 mm3. Le matelas est placé
12. Les longueurs 3190 mm et 3115 mm sont toutes deux retrouvées dans la documentation constructeur. Cette différence

de longueur a peu d’incidence sur le résultat des simulations.
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de manière à ce que son extrémité « tête du patient » corresponde avec le bord de la table. L’épaisseur
modélisée est inférieure aux 7 cm de la documentation car elle tient compte de la diminution d’épaisseur
induite par le poids du patient.
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Figure IV.20 – Dimensions du support du plateau de la table d’opération vue de profil sur une photogra-
phie et sur un schéma. Cotes en millimètres.

4.6.3 Approximation analytique

Dans leur publication, Omar et al. [23] utilisent PCXMC pour le calcul de la dosimétrie du patient, il
leur est donc impossible de modéliser directement la table. Afin de prendre en compte l’atténuation due à
la table et au matelas, le facteur de transmission F (E,θ,ϕ) suivant a été introduit :

F (E,θ,ϕ) = exp
(
−
∑
i

µ(E)i · li ·
√

tan2 θ + tan2 ϕ+ 1
)

(IV.31)

avec µ(E)i le coefficient d’atténuation linéaire à l’énergie E du matériau i, li l’épaisseur du matériau i, θ
et ϕ sont respectivement les angles primaire et secondaire de rotation de l’arceau de la machine.

Cette formule ne tient compte que de l’épaisseur des éléments de la table et du matelas en considérant
ces éléments comme des plans successifs. Les facteurs de transmission reconstruits seront donc aberrants
pour des orientations où l’arceau est presque horizontal. De plus, la formule IV.31 suppose que les angles
primaire et secondaire de l’arceau décrivent chacun la rotation de l’arceau dans un plan. Cette supposition
est correcte si un des deux angles est nul, mais lorsque les deux angles sont différents de zéro la rotation
de l’arceau est décrite par la matrice formule IV.27.

La formule du facteur de transmission de la table et du matelas introduite par Omar et al. [23] est donc
une approximation valable à de faibles angles de rotation de l’arceau, mais n’est pas suffisamment élaborée
pour être utilisée dans une modélisation analytique de la table et du matelas. Du fait de la modélisation
complète de la géométrie de la table dans la simulation Monte Carlo, le logiciel SDMC n’a pas besoin
d’intégrer d’approximations analytiques afin de tenir compte de l’atténuation de la table.

4.6.4 Conclusion

La modélisation de la table d’opération et du matelas du patient est indispensable afin de prendre en
compte leurs atténuations du faisceau de rayons X lors d’irradiations par le dessous de la table d’opération.
En effet, cette atténuation n’est pas négligeable et s’échelonne de 15% à 25% selon les conditions d’irra-
diations. La fidélité de la géométrie de ces éléments dans les simulations est elle aussi indispensable pour
tenir compte des variations d’atténuation des rayons X lors d’irradiations avec des angles faisant passer le
faisceau par les bords de la table dont l’épaisseur est plus fine.
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4.7 Détecteur

Le détecteur de la machine Philips Allura FD20 est modélisé comme un pavé droit de dimensions
520 × 420 × 50 mm3 constitué de fer [3]. Cette modélisation prend en compte le boitier du détecteur.
La présence de cet élément dans SDMC a pour seul but d’ajouter la contribution du rayonnement qu’il
rétrodiffuse à l’exposition du patient et d’augmenter le réalisme de la modélisation.

4.8 Patient

Le logiciel SDMC utilise les fantômes anthropomorphes hybrides XCAT, introduits à la section III.5.3.1,
pour représenter le patient dans les simulations Monte Carlo. La taille et le genre des fantômes sont
automatiquement adaptés par le logiciel pour correspondre à ceux récupérés dans les fichiers RDSR. De
plus, ils ont l’avantage de pouvoir être générés sans bras, permettant de ne pas biaiser les doses reconstruites
lors des interventions sur le thorax ou l’abdomen 13. Seuls les fantômes XCAT adultes sont pris en charge
par SDMC. Du fait de leur nature hybride, ils ont l’avantage de pouvoir être générés selon une taille de
voxel arbitraire. La figure IV.21 présente un fantôme XCAT masculin et un fantôme féminin généré sans
bras.

(a) Fantôme XCAT masculin (b) Fantôme XCAT féminin généré sans bras

Figure IV.21 – Représentation écorchée des fantômes XCAT générés par le logiciel SDMC. Tissus mus-
culaires et graisseux non représentés.

4.8.1 Modalités de génération

L’ajustement de la morphologie du fantôme XCAT est effectué en plusieurs étapes par le logiciel SDMC.
La première étape est le calcul des facteurs d’échelle du fantôme. Pour cela il est nécessaire de générer un
13. Examens où les bras du patient sont positionnés au-dessus de sa tête.
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fantôme aux dimensions « par défaut » afin d’obtenir les paramètres morphologiques d’origine du fantôme
(taille, grand et petit axes de l’abdomen). En effet, ces paramètres dépendent du volume de voxel de
génération du fantôme. Le facteur d’échelle sh correspondant à la taille du patient h est calculé comme :

sh = h

h0
(IV.32)

avec h0 la taille du fantôme généré « par défaut ». De même si l’utilisateur a accès aux dimensions de
l’abdomen du patient via le petit axe (ap) et le grand axe (ag), SDMC peut adapter la corpulence du
fantôme pour y correspondre via les facteurs suivant :

sp = ap
ap0

(IV.33)

sg = ag
ag0

(IV.34)

avec sp et sg respectivement les facteurs d’échelle du petit et du grand axe du patient, ap0 et ag0 sont
respectivement les dimensions du petit et du grand axe de l’abdomen du fantômes généré par défaut.
Les facteurs d’échelle sont directement utilisés comme paramètres d’entrée par le code de génération des
fantômes XCAT dxcat.

La seconde étape est la génération du fantôme voxélisé aux dimensions désirées par l’utilisateur par dx-
cat. Une fois généré, le fantôme voxélisé est automatiquement détouré afin que le volume voxélisé contenant
le patient ait les mêmes dimensions que les bords du patient.

Le temps de génération des fantômes XCAT dépend du volume de voxel ainsi que de la morphologie du
fantôme souhaitée par l’utilisateur. Par exemple, le temps d’exécution de la classeXCATutils de SDMC pour
la génération d’un fantôme XCAT masculin de 1,80 m sans bras avec un volume de voxel de 2×2×2 mm3

est d’environ 2 minutes avec un processeur Intel core i7-5600U de 2,60 GHz.

4.8.2 Limitations liées à la résolution

Une taille de voxel trop faible induira une augmentation conséquente du temps de génération des
fantômes XCAT ainsi qu’une diminution significative de la précision statistique sur le calcul de dose dans
chaque voxel pouvant fortement impacter le calcul de la dose maximale à la peau.

Une taille de voxels de 2× 2× 2 mm3 permet une bonne définition des différents organes du corps avec
un temps de génération du fantôme de l’ordre de la minute. Cette voxélisation est généralement considérée
comme la plus optimale pour effectuer les calculs Monte Carlo. Elle sera donc choisie comme taille de voxel
par défaut pour générer les fantômes XCAT dans le logiciel.
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4.8.3 Organes

Les différents organes du fantôme XCAT pris en charge par SDMC sont :

— Cerveau
— Cœur
— Cristallins
— Estomac
— Foie
— Glandes salivaires
— Glandes surrénales
— Gonades (ovaires et testicules)
— Intestin grêle & gros intestin
— Langue
— Moelle osseuse rouge & jaune
— Muqueuse buccale
— Œsophage
— Os (partie périphérique compacte)

— Pancréas
— Peau
— Poumons
— Prostate
— Rate
— Reins
— Seins
— Thyroïde
— Trachée
— Utérus
— Vésicule biliaire
— Vessie
— Voies aériennes extrathoraciques
— Yeux

Les compositions des différents tissus et organes proviennent du rapport 44 de l’ICRU [196] et de la
publication 110 de l’ICRP [162]. Les paramètres de génération de certains tissus et organes des fantômes
XCAT, tel que l’épaisseur de la peau et des parois de la trachée et des organes du système digestif,
doivent être définis dans dxcat. La lumière des organes (organes du tube digestif et trachée) est modélisée
à l’exception de celle de l’œsophage. Des matières en digestion sont présentes dans la lumière des organes
du système digestif et de l’air est présent dans la lumière de la trachée.

4.8.3.1 Peau

Les fantômes XCAT ont besoin qu’une valeur d’épaisseur de peau soit définie comme paramètre d’entrée
de dxcat. Sachant que la taille de voxel par défaut utilisée dans SDMC est de 2× 2× 2 mm3, pour que la
peau soit représentée comme une couche de voxels recouvrant toute la surface du fantôme, il est nécessaire
que cette épaisseur soit plus grande que la diagonale d’un voxel qui est de 3,46 mm au risque que la peau
ne recouvre pas l’intégralité du fantôme XCAT. Ainsi l’épaisseur de peau choisie pour la génération des
fantômes XCAT est de 3,5 mm.

L’épaisseur de la couche de peau (épiderme et derme) est respectivement d’environ 1,6 mm et 1,3 mm
pour un homme et une femme adulte [162]. L’utilisation d’une taille de voxel de 2 mm n’induira qu’un biais
mineur sur le calcul de la dose à la peau par rapport à une taille de voxel plus élevée pour une irradiation
externe par rayons X [162].

4.8.3.2 Voies aériennes extrathoraciques

D’après la définition de l’ICRP dans son rapport 89 [197], les voies aériennes extrathoraciques com-
prennent les voies nasales, le larynx, le pharynx et la bouche. L’assemblage des éléments du fantôme XCAT
considérés comme faisant partie des voies aériennes extrathoraciques par SDMC sont les suivants :
— les sinus,
— la cavité orale,
— la gorge,
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— le laryngopharynx,
— le larynx.

4.8.3.3 Langue et muqueuse buccale

La publication 110 de l’ICRP [162] introduit le concept de considérer comme la muqueuse buccale les
voxels à la surface de la langue. Ce concept est repris dans SDMC, mais en prenant en compte la surface
des voxels de la langue ainsi que ceux de la cavité orale du fantôme XCAT.

La langue étant un organe majoritairement constitué de muscle [197], sa dose absorbée contribue ainsi
à la dose au tissu musculaire.

4.8.3.4 Trachée

L’épaisseur moyenne de la trachée donnée par la publication 89 de l’ICRP [197] est de 5 mm. Cet
organe est modélisé comme ayant de l’air au sein de sa lumière. Cette valeur est utilisée par SDMC comme
paramètre d’entrée à dxcat pour générer les fantômes.

4.8.3.5 Œsophage

Chez l’adulte la paroi de l’œsophage est épaisse de 3,6 à 5,6 mm [198]. Ces valeurs d’épaisseur restent
considérées comme la référence [199], malgré les mesures par imagerie sur patient qui rapportent des valeurs
entre 2,1 et 3,6 mm [197]. La valeur moyenne sera utilisée pour la génération des fantômes dans SDMC, à
savoir 4,6 mm. Afin de tenir compte de la morphologie de cet organe au repos, ce dernier n’est pas modélisé
avec une lumière.

4.8.3.6 Estomac

L’épaisseur de la membrane de l’estomac varie entre 0,3 à 1,5 mm [197]. De la même manière que
pour la peau, une valeur de 3,5 mm d’épaisseur a été choisie afin que la représentation de l’estomac soit
uniforme à la taille de voxel de 2× 2× 2 mm3. Le biais induit est négligeable pour un calcul de dose liée
à une irradiation externe par rayons X [162]. Cet organe est modélisé avec des matières en digestion dans
sa lumière.

4.8.3.7 Intestin grêle

L’épaisseur normale de la paroi de l’intestin grêle varie de 3 à 5 mm [200]. Cet organe est modélisé en
utilisant la moyenne de ces épaisseurs, à savoir 4 mm et avec des matières en digestion présentes dans sa
lumière.

4.8.3.8 Gros intestin

Le gros intestin est aussi appelé côlon. Les termes « gros intestin supérieur » et « gros intestin inférieur »,
introduits dans le rapport 23 de l’ICRP [198] et repris dans les publications 60 et 103 de l’ICRP [47, 38]
pour calculer la dose efficace, sont définis comme :
— Gros intestin supérieur : cæcum, côlon ascendant, côlon transverse.
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— Gros intestin inférieur : côlon descendant, côlon sigmoïde, rectum.

L’épaisseur normale des parois du gros intestin varie de 1 à 5 mm [201]. De manière similaire à la peau
et l’estomac, l’épaisseur choisie pour la génération des fantômes XCAT est de 3,5 mm afin d’être uniforme
à une taille de voxels de 2× 2× 2 mm3. Le gros intestin est modélisé avec des matières en digestion dans
sa lumière.

4.8.4 Positionnement du patient

Le positionnement du patient sur la table est similaire dans toutes les modélisations de SDMC : le
patient est placé en décubitus dorsal au-dessus du matelas au centre de la table avec sa tête positionnée à
5 cm du bord de celle-ci.

L’approche organe-centrée, introduite section III.5.4, est utilisée par SDMC pour placer le patient
par rapport au faisceau. En effet, les comparaisons effectuées par Omar et al. [23] ont montré que cette
approche donne de meilleurs résultats que l’approche tête-centrée. Si l’organe cible du patient est connu
(typiquement le cœur en cardiologie interventionnelle et le cerveau en neurologie interventionnelle), SDMC
va aligner la position horizontale de l’isocentre de l’arceau 14 avec l’isocentre de l’organe cible du fantôme
XCAT. Le positionnement vertical du patient est quant à lui issu des données de hauteur de table des
fichiers RDSR. Cette approche permet de s’affranchir des éventuelles approximations liées à la translation
horizontale de la table d’opération, information souvent manquante des fichiers RDSR.

5 Dosimétrie

Le logiciel SDMC reconstruit deux types de données dosimétriques :
1. Les indicateurs dosimétriques corrélés au faisceau de rayons X, tels que le produit kerma surface et

le kerma dans l’air au point de référence, afin de pouvoir les comparer avec ceux reconstruits par la
machine.

2. La dosimétrie du patient, permettant de calculer la dose à la peau et aux organes.

5.1 Indicateurs dosimétriques

Trois indicateurs dosimétriques sont reconstruits par le logiciel SDMC, le produit kerma surface (PKS),
le kerma dans l’air au point de référence (Ka,r) et le kerma dans l’air incident (Ka,i). Ces indicateurs peuvent
être déterminés de deux manières, à partir des informations fournies par SpekCalc, ou directement par des
volumes sensibles placés dans la simulation Monte Carlo.

5.1.1 Produit kerma surface

Pour une source non segmentée, l’estimation du PKS à partir de SpekCalc est faite via le calcul suivant :

PKS = Ka(d(1m),1mAs)SC ·mAs · S(1m) (IV.35)

avec S(1m) = LAC·LTr la surface du faisceau dans le plan transversal à un mètre du foyer etKa(d(1m),1mAs)SC
le kerma dans l’air par mAs à un mètre du foyer reconstruit par SpekCalc avec une atténuation d’air d’un
mètre (aussi appelé sortie du tube).

14. La hauteur de l’isocentre de l’arceau de la machine Philips Allura FD20 par rapport au sol est constante et est de
1065 mm [3].
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Pour une source segmentée comme introduit à la section IV.4.3.2, le calcul du PKS segmenté est illustré
figure IV.22 et est calculé par les formules suivantes :

PKS =
n−1∑
i=0

PKSi (IV.36)

PKSi = Ka(δAC
i ,δTr

i ) · S(δAC
i ,δTr

i ) (IV.37)
S(δAC

i ,δTr
i ) = d(1m)2 · | tan (δAC

i min)− tan (δAC
i max)| · | tan (δTr

i min)− tan (δTr
i max)| (IV.38)

Ka(δAC
i ,δTr

i ) = Ka(d(1m),1mAs,δAC
i ,δTr

i )SC ·mAs · d(1m)2/d(δAC
i ,δTr

i )2 (IV.39)

d(δAC
i ,δTr

i ) = d(1m) ·
√

tan2 (δAC
i ) + tan2 (δTr

i ) + 1 (IV.40)

avec :
— PKSi le produit kerma-surface de la ième sous-source,
— S(δAC

i ,δTr
i ) la surface du plan transversal au faisceau à un mètre du foyer correspondant à l’angle

solide d’émission de la sous-source i,
— d(δAC

i ,δTr
i ) la distance du foyer au plan transversal au faisceau à un mètre du foyer pour la sous-source

i orientée selon les angles δAC
i et δTr

i ,
— δAC

i min et δAC
i max respectivement les angles d’émission minimal et maximal dans l’axe cathode anode

de la ième sous-source,
— δTr

i min et δTr
i max respectivement les angles d’émission minimal et maximal dans l’axe transversal de

la ième sous-source,
— Ka(δAC

i ,δTr
i ) le kerma dans l’air à la distance d(δAC

i ,δTr
i ) issu de la sous-source i,

— Ka(d(1m),1mAs,δAC
i ,δTr

i )SC est le kerma dans l’air par mAs à un mètre du foyer reconstruit par
SpekCalc avec une atténuation d’un mètre d’air pour la ième sous-source d’angles d’émission δAC

i et
δTr
i .
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LTr
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Figure IV.22 – Schéma de la géométrie de calcul du produit kerma surface dans le cas d’une segmentation
de la source dans l’axe anode cathode.

Le calcul du PKS par simulation Monte Carlo est effectué en plaçant un volume sensible composé d’air
de faible épaisseur et de surface plus grande que celle du faisceau à proximité du foyer et en multipliant le
kerma dans l’air enregistré dans le volume par sa surface dans le plan transverse au faisceau.

5.1.2 Kerma dans l’air au point de référence

Le kerma dans l’air au point de référence (Ka,r) est indépendant de la segmentation de la source car il
est défini au centre du faisceau. Il est calculé à partir de SpekCalc via :

Ka,r = Ka(d(1m),1mAs)SC ·mAs ·
(
d(1m)
dFRP

)2
(IV.41)
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avec dFRP la distance foyer-point de référence interventionnel et Ka(d(1m),1mAs)SC le kerma dans l’air
par mAs à un mètre du foyer reconstruit par SpekCalc avec une atténuation de l’air de la longueur dFRP.

Le calcul de Ka,r dans la simulation Monte Carlo est effectué en plaçant le centre d’un volume sensible
composé d’air de petite taille (4 × 4 × 1 cm3) à la distance dFRP et en enregistrant le kerma dans l’air
sans volume diffusant à proximité. Une surface de 4 × 4 cm2 est suffisamment petite pour que la surface
du faisceau soit toujours supérieure, même au plus haut niveau de zoom, à l’exception de l’utilisation
d’une collimation extrême du faisceau. Ce calcul ne peut pas être effectué dans une simulation visant à
reconstruire la dosimétrie du patient, en effet, le volume sensible servant à mesurerKa,r pourrait chevaucher
le volume du patient ou de la table d’opération ou même être perturbé par les rétrodiffusions issues des
volumes alentours.

5.1.3 Kerma dans l’air incident

Le kerma dans l’air incident (Ka,i) étant défini au centre du faisceau, il est indépendant de la segmen-
tation de la source. Il est calculé à partir de SpekCalc via :

Ka,i = Ka(d(1m),1mAs)SC ·mAs ·
(
d(1m)
dpeau

)2
(IV.42)

avec dpeau la distance du foyer à la peau du patient et Ka(d(1m),1mAs)SC le kerma dans l’air par mAs à
un mètre du foyer reconstruit par SpekCalc avec une atténuation de l’air de la longueur dpeau.

De la même manière que pour le kerma dans l’air au point de référence, le calcul de Ka,i par simulation
Monte Carlo est effectué en plaçant le centre d’un volume sensible composé d’air et de petite taille à la
distance dpeau sans volume diffusant à proximité.

5.1.3.1 Distance foyer-peau du patient

La distance foyer-peau dpeau est reconstruite par SDMC via un algorithme de recherche d’intersection
ligne-boite calculant le point d’intersection entre le volume voxélisé du patient et le segment allant du foyer
au détecteur de la machine en passant par l’isocentre de l’arceau.

Les dimensions du volume voxélisé correspondant aux bords du fantôme, il est admis que la distance
entre le foyer et la surface du volume voxélisé est considérée comme une approximation satisfaisante de la
distance entre le foyer et la peau du patient.

5.2 Dosimétrie du patient

Les informations dosimétriques du patient reconstruites par SDMC sont la carte de dose du volume
voxélisé du patient ainsi que les doses aux organes, la dose maximale à la peau et la dose efficace du patient.
La dosimétrie du patient est traitée par la classe OrganSegmentation de SDMC. L’ensemble des valeurs
dosimétriques du patient sont placées dans un rapport de dose généré par cette même classe.

5.2.1 Traitement des cartes de dose

Lors de la modélisation d’une intervention par SDMC, une simulation GATE est effectuée pour chaque
évènement d’irradiation, créant ainsi une carte de dose par évènement. Comme introduit à la section
IV.4.1.5, les simulations sont effectuées pour un nombre de rayons X primaires ne correspondant pas à la
fluence réelle du faisceau de l’évènement. Il est donc nécessaire de renormaliser les cartes de dose de chaque
évènement à la fluence réelle du faisceau avec le facteur de fluence FΦn (section IV.4.1.5) correspondant,
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ainsi :

Dn(x,y,z) = dn(x,y,z) · FΦn (IV.43)
dn(x,y,z) =

∑
h

dnh(x,y,z) (IV.44)

avec :
— Dn(x,y,z) la dose du voxel de coordonnées (x,y,z) de la carte de dose de l’évènement d’irradiation n

correspondant à la fluence réelle du faisceau de rayons X,
— dn(x,y,z) la dose du voxel de coordonnées (x,y,z) de la carte de dose de l’évènement d’irradiation n

correspondant au nombre de rayons X primaires de de la simulation Monte Carlo,
— FΦn le facteur de fluence de l’évènement n,
— dnh(x,y,z) le dépôt de dose au voxel de coordonnées (x,y,z) issu de l’histoire h de la simulation Monte

Carlo de l’évènement n.

La carte de dose du patient sur toute l’intervention est reconstruite en sommant les cartes des n
évènements de l’intervention, ainsi :

Dtot(x,y,z) =
∑
n

Dn(x,y,z) (IV.45)

avec Dtot(x,y,z) la dose du voxel de coordonnées (x,y,z) de la carte de dose du patient sur toute l’inter-
vention.

L’incertitude statistique relative sur les voxels de la carte de dose du patient sur toute l’intervention
est calculée grâce à la formule de l’estimateur de la variance (section III.2.3), ainsi :

σDtot(x,y,z) =

√√√√ 1
n− 1

(∑
nD

2
n(x,y,z)
n

−
(∑

nDn(x,y,z)
n

)2
)
/
Dn(x,y,z)

n
(IV.46)

avec D2
n(x,y,z) la somme des dépôts de dose au carrée au voxel de coordonnées (x,y,z) sur toutes les

histoires de l’évènement n à la fluence réelle du faisceau. D2
n(x,y,z) est calculé via :

D2
n(x,y,z) = d2

n(x,y,z) · FΦ
2
n (IV.47)

d2
n(x,y,z) =

∑
h

(dnh(x,y,z))2 (IV.48)

5.2.2 Dose maximale à la peau

La valeur de dose maximale à la peau reconstruite par SDMC correspond à la valeur du voxel ayant la
dose absorbée la plus élevée à la peau du fantôme. Si le fantôme ne possède pas d’organe peau spécifique-
ment défini, le logiciel va considérer la valeur de dose absorbée la plus élevée sur une épaisseur d’un voxel
sur l’enveloppe externe du fantôme comme la dose maximale à la peau.

5.2.3 Dose à l’organe

La dose moyenne à l’organe ou au tissu T, notée DT est définie à la section I.5.3.1. Dans un volume
voxélisé DT est définie comme [38] :

DT =
∫

T D(x,y,z)ρ(x,y,z)dV∫
T ρ(x,y,z)dV (IV.49)

avec :
— V le volume de l’organe ou tissu T,
— D la dose absorbée au point ou voxel de coordonnées (x,y,z),
— ρ la masse volumique au point de coordonnées (x,y,z).
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5.2.3.1 Calcul voxélisé

Le logiciel SDMC calcule la dose aux organes du fantôme en segmentant automatiquement la carte de
dose du fantôme sur toute l’intervention selon les différents organes que répertorie le fantôme. Pour cela
les librairies ITK v.4.13 15 sont utilisées.

Chaque organe ou tissu défini dans le fantôme est automatiquement segmenté et sa dose absorbée est
calculée à partir de la dose absorbée d dans les n voxels de masse m qui le composent. Il est important de
souligner que chaque organe du fantôme est composé de manière homogène du même matériau, la masse
volumique de l’organe est donc constante sur tout son volume. La dose absorbée DT dans l’organe ou le
tissu T est calculée de la manière suivante :

DT = EdT
MT

=
∑n
i Edi
n ·m

= 1
n

n∑
i

di (IV.50)

avec MT = n ·m la masse totale de l’organe ou du tissu T.

L’incertitude statistique de DT, notée σDT , est estimée de la manière suivante :

σDT =

√√√√ 1
n2

n∑
i

σdi
2 (IV.51)

5.2.4 Dose efficace

Le logiciel SDMC calcule la dose efficace selon les facteurs de pondération tissulaires introduits dans
la publication 103 de l’ICRP [38] à la section I.5.3.3. Seuls les nœuds lymphatiques, absents des fantômes
XCAT, ne sont pas pris en compte dans ce calcul.

5.3 Comparaison des méthodes de calcul de dose dans GATE

Le code Monte Carlo GATE propose plusieurs méthodes de réduction de variance pour le calcul de
dose photon, ainsi que différentes méthodes de navigations voxélisées. Il a donc été nécessaire d’évaluer
la configuration optimale permettant d’obtenir le meilleur gain en temps de calcul tout en conservant
une reconstruction de la dose aussi réaliste que possible. Pour cela la méthode de réduction de variance
TLE 16 (introduite section III.4.4.3) et la méthode de navigation voxélisée Regionalized (introduite section
III.4.5.1.5) ont été comparées avec le calcul de dose Monte Carlo classique. De même, les listes de processus
physiques 17 « Livermore » et « standard_opt3 », introduites à la section III.4.2, ont été comparées.

Ces comparaisons ont été effectuées avec SDMC sur un évènement de fichier RDSR de cardiologie
interventionnelle (figure IV.23) pour un nombre de rayons X primaires de 5×106 correspondant au nombre
de particules typique pour simuler un évènement d’une irradiation et 4 × 108 permettant d’évaluer la
convergence des résultats Monte Carlo. Toutes les simulations ont été effectuées avec la même graine de
générateur de nombres aléatoires. Les données qui ont été comparées sont le temps de calcul GATE, la
dose au cœur du patient et la dose maximale à la peau du patient.

Le tableau IV.5 présente les résultats obtenus pour les simulations Monte Carlo GATE avec 5× 106 et
4× 108 rayons X primaires.

La comparaison des résultats de la méthode de réduction de variance TLE pour 5 × 106 rayons X
primaires (tableau IV.5a) montre que cette méthode permet une amélioration significative de la précision

15. Acronyme anglais pour Insight ToolKit
16. Acronyme anglais de Track Length Estimator
17. Encore appelées PhysicsList

127



CHAPITRE IV. CODE DE RECONSTRUCTION DOSIMÉTRIQUE

Figure IV.23 – Visualisation de la modélisation utilisée dans les simulations Monte Carlo de comparaison
des méthodes de calcul de dose présentes dans GATE.

statistique des calculs de dose, d’un facteur 3 à 8 pour la dose au cœur et d’un facteur 3 à 30 pour la dose
maximale à la peau. Cependant ces améliorations se font au détriment d’un temps de calcul un peu plus
élevé (∼ 10% en moyenne) par rapport au Monte Carlo de référence via le DoseActor de GATE.

La dose au cœur obtenue avec la liste standard_opt3 converge vers une valeur légèrement différente
(∼ 0,5%) de celle obtenue avec la liste Livermore considérée comme la référence. Cet écart est confirmé
par les simulations avec 4× 108 rayons X primaires (tableau IV.5b), où la différence est de ∼ 0,3% avec le
DoseActor et de ∼ 0,6% avec la méthode TLE.

La méthode de navigation voxélisée Regionalized, bien que moins précise dans le calcul de la dose
par rapport à la méthode Nested (incertitude statistique ∼ 1,4 fois plus élevée avec TLE), procure une
accélération non négligeable des calculs Monte Carlo (temps de calcul ∼ 2,8 fois plus rapide). Cependant
les résultats obtenus pour la dose au cœur restent similaire avec les méthodes de navigation voxélisée. Ces
tendances sont confirmées par les résultats à 4× 108 particules primaires (tableau IV.5b) où les doses au
cœur et à la peau convergent vers les mêmes résultats pour les deux méthodes, tandis que la précision
statistique, ∼ 1,5 fois plus faible avec la méthode Regionalized, est compensée par l’amélioration du temps
d’exécution, jusqu’à ∼ 2 fois plus court qu’avec la méthode Nested.

La comparaison de la convergence du calcul de dose à la peau a été effectuée avec les résultats du tableau
IV.5b. La dose maximale à la peau TLE présente une différence de ∼ 4,5% avec le calcul par le DoseActor.
La précision statistique des résultats obtenus avec le DoseActor sont de l’ordre de 2,2% rendant les résultats
compatibles à 2σ. Des études complémentaires sont cependant envisagées pour s’assurer de l’absence de
biais dans le calcul de dose à la peau par la méthode TLE. Le tableau IV.5a montre que l’utilisation
de la méthode TLE permet au calcul Monte Carlo de la dose maximale à la peau de converger en une
dizaine de minutes avec une précision statistique inférieure à 5% en utilisant la méthode de navigation
voxélisée Regionalized. La méthode TLE est utilisable pour calculer la dose maximale à la peau. En effet,
comme détaillé section III.4.4.3 le parcours des électrons de 150 keV dans les tissus mous est de 0,3 mm,
permettant d’atteindre la condition d’équilibre électronique dès la première couche de voxels du fantôme,
en considérant une taille de voxels de 2× 2× 2 mm3.

Les temps de calcul des simulations utilisant la liste standard_opt3 sont généralement moins élevés
qu’avec les simulations utilisant la liste Livermore, cela s’explique par les différences entre les modèles de
processus physique utilisés par les deux listes, la liste Livermore comportant des modèles plus détaillés que
la liste standard_opt3.
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La méthode TLE, couplée à la navigation voxélisée Regionalized avec la liste Livermore procure une
accélération significative du temps de calcul tout en reconstruisant une dose au cœur et à la peau compa-
tibles aux valeurs de référence. SDMC utilisera donc par défaut la liste Livermore couplée aux méthodes
TLE et Regionalized pour effectuer les reconstructions dosimétriques du patient.

Table IV.5 – Comparaison des méthodes de calcul de la dose dans le code Monte Carlo GATE. Simulations
effectuées avec la même graine sur un processeur Intel Xeon E5-2620 v4 2,10 GHz. DA : Calcul de dose
via le DoseActor de GATE correspondant à la méthode Monte Carlo classique.

(a) Résultats pour 5 × 106 rayons X primaires.

Réduction de
variance

Navigation
voxélisée

Liste de
proc. phys.

Temps d’exécution
GATE (min)

Dose Cœur
(mGy)

Dose max. peau
(mGy)

DA Nested Livermore 22,8 5,874 (0,45%) 106,5 (17%)
DA Nested standard_opt3 23,3 5,847 (0,46%) 114,1 (16%)
DA Regionalized Livermore 10,8 5,874 (0,46%) 120,7 (48%)
DA Regionalized standard_opt3 10,6 5,849 (0,46%) 198,2 (73%)
TLE Nested Livermore 27,6 5,884 (0,06%) 67,3 (2,6%)
TLE Nested standard_opt3 25,7 5,852 (0,06%) 68,4 (2,5%)
TLE Regionalized Livermore 11,1 5,893 (0,15%) 71,1 (4,4%)
TLE Regionalized standard_opt3 11,5 5,853 (0,15%) 73,1 (4,3%)

(b) Résultats pour 4 × 108 rayons X primaires.

Réduction de
variance

Navigation
voxélisée

Liste de
proc. phys.

Temps d’exécution
GATE (h)

Dose Cœur
(mGy)

Dose max. peau
(mGy)

DA Nested Livermore 37,1 5,881 (0,05%) 66,5 (2,2%)
DA Nested standard_opt3 35,9 5,861 (0,05%) 66,8 (2,2%)
DA Regionalized Livermore 16,7 5,881 (0,05%) 66,6 (2,4%)
DA Regionalized standard_opt3 16,3 5,861 (0,05%) 66,6 (2,2%)
TLE Nested Livermore 39,5 5,902 (0,01%) 63,1 (0,3%)
TLE Nested standard_opt3 41,6 5,864 (0,01%) 63,4 (0,3%)
TLE Regionalized Livermore 18,4 5,901 (0,02%) 63,4 (0,5%)
TLE Regionalized standard_opt3 17,7 5,864 (0,02%) 63,5 (0,5%)

6 Conclusion

Le logiciel de reconstruction dosimétrique SDMC présenté dans ce chapitre permet de répondre à la
problématique de l’estimation de la dose reçue par le patient en radiologie interventionnelle. La lecture des
fichiers de sortie des machines répondant à la norme DICOM-SR confère au logiciel l’avantage de pouvoir
être utilisé dans la plupart des salles de radiologie interventionnelle, sous réserve de modifications mineures
dans la géométrie de modélisation de la salle, au contraire des logiciels développés par les constructeurs.
De plus, l’utilisation des fantômes anthropomorphes numériques XCAT permet de gagner en précision
sur la modélisation du patient par rapport aux modèles de fantômes anthropomorphes mathématiques
généralement utilisés en routine clinique.

Le logiciel SDMC associe plusieurs optimisations, allant du calcul Monte Carlo à la modélisation de la
machine et du patient, permettant de réduire son temps d’exécution tout en conservant une reconstruction
dosimétrique précise. L’intégration d’une modélisation analytique de l’effet talon d’anode permet de tenir
compte des pertes d’intensité du faisceau qui ne sont pas négligeables lors de l’utilisation de grands champs
de vue tout en ayant un impact négligeable sur le temps d’exécution du logiciel. La prise en compte
complète de la table d’opération permet quant à elle une atténuation réaliste du faisceau en fonction des
différentes incidences d’irradiation. Enfin, l’utilisation de méthodes avancées dans les simulations Monte
Carlo permet au calcul de dose de converger extrêmement rapidement, permettant à SDMC de reconstruire
la dosimétrie du patient en une heure en moyenne avec une incertitude statistique inférieure à 20% dans
les zones d’intérêt de la carte de dose du patient.
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Le prochain chapitre est consacré à la validation expérimentale du logiciel. Pour cela des mesures ont été
effectuées en salle de radiologie interventionnelle sur une machine Philips Allura Xper FD20. Le protocole
de caractérisation du faisceau de la machine est présenté. Les mesures expérimentales de kerma dans l’air
sont comparées à la modélisation. Enfin, la reconstruction de la dosimétrie du patient est confrontée à la
mesure expérimentale.
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Chapitre V

Validations expérimentales

1 Introduction

Le logiciel de reconstruction dosimétrique SDMC développé durant ce travail de thèse et présenté dans
le chapitre précédent a été utilisé pour analyser plusieurs cas clinique de cardiologie interventionnelle sur
une machine Philips Allura Xper FD20.

Dans ce cadre, la caractérisation du faisceau de la machine est indispensable à la bonne modélisation
de la machine par SDMC. Un protocole a été défini afin de caractériser les paramètres du faisceau à partir
de données expérimentales. La précision de la modélisation de SDMC a ensuite été estimée en procédant
à des mesures expérimentales du kerma dans l’air dans le faisceau primaire et diffusé de la machine et
en les comparant aux résultats de SDMC. La précision des résultats de reconstruction dosimétrique ainsi
que le temps d’exécution de SDMC sont présentés et analysés pour plusieurs cas cliniques de cardiologie
interventionnelle. Enfin, les résultats de SDMC ont été comparés au logiciel de référence actuel (PCXMC)
ainsi qu’aux résultats de la littérature. Ces différentes étapes ont permis d’estimer la capacité du logiciel
à être utilisé en routine clinique.

2 Caractérisation du faisceau de la machine

La modélisation précise du faisceau de la machine est essentielle à la bonne reconstruction de la dosi-
métrie du patient. Deux paramètres sont nécessaires pour caractériser le faisceau et permettre à SpekCalc
de générer les spectres X correspondant le plus fidèlement possible à ceux de la machine :
— la filtration permanente totale du faisceau,
— la fluence du faisceau.

Il existe plusieurs possibilités pour accéder aux données expérimentales nécessaires à la caractérisation du
faisceau de la machine. La modélisation peut être effectuée à partir de mesures expérimentales in situ par
l’utilisateur ou bien à partir des résultats d’un contrôle qualité externe (CQE) ou interne (CQI).

2.1 Caractérisation de la filtration permanente du faisceau

La caractérisation expérimentale de la filtration permanente du faisceau est effectuée à partir de la
mesure de la couche de demi-atténuation issue du contrôle qualité externe de la machine. Un algorithme
permettant la reconstruction de la filtration permanente d’un faisceau à partir d’une valeur de couche de
demi-atténuation mesurée expérimentalement en utilisant SpekCalc a été développé.
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2.1.1 Reconstruction de la filtration permanente par SDMC

La filtration permanente (fperm) peut être déterminée à partir de la mesure de couche de demi-
atténuation (CDA) du faisceau de la machine.

La filtration permanente du faisceau est reconstruite en trouvant la couche de demi-atténuation de
SpekCalc CDASC (en équivalent aluminium) nécessaire pour correspondre à la CDA mesurée expérimen-
talement (CDAexp) via la résolution de l’algorithme itératif 1. L’algorithme utilise les paramètres de la
mesure de CDA suivant :
— la tension d’alimentation du tube (kVp),
— l’angle de l’anode (θ),
— la distance foyer détecteur (dFD),
— la filtration additionnelle du faisceau (fadd).

La distance foyer détecteur, présente dans le contrôle qualité, est nécessaire pour ajuster l’atténuation
due à la couche d’air traversée par le faisceau avant d’atteindre le dosimètre dans SpekCalc. La distance
parcourue par les rayonnements dans le vide du tube à rayons X est considérée négligeable.

Algorithme 1 Reconstruction de la filtration permanente du faisceau à partir de la mesure de couche de
demi-atténuation.

CDASC = 0 {Couche de demi-atténuation SpekCalc}
fperm = 0 {Filtration permanente}
t = 10−4 {Tolérance}
step = 4 {Pas initial}
while |CDAexp − CDASC|/CDAexp ≥ t do
while CDASC < CDAexp and |CDAexp − CDASC|/CDAexp ≥ t do
fperm ← fperm + step
ftot ← fperm + fadd
CDASC ← SpekCalc(kVp, ftot, dFD, θ)
step← step + 1

end while
step← step/2
while CDASC > CDAexp and |CDAexp − CDASC|/CDAexp ≥ t do
fperm ← fperm − step
ftot ← fperm + fadd
CDASC ← SpekCalc(kVp, ftot, dFD, θ)
step← step + 1

end while
step← step/2

end while
return fperm

Le temps d’exécution de cet algorithme est inférieur à une trentaine de secondes lors d’une détermination
de la filtration permanente d’un faisceau sans filtration additionnelle.

2.1.2 Caractérisation expérimentale de la couche de demi-atténuation

L’utilisation des mesures de couche de demi-atténuation du contrôle qualité de la machine est tout
indiquée pour déterminer la filtration permanente du faisceau de la machine. En effet, la décision de
l’ANSM 1 du 21 novembre 2016 sur les modalités de contrôle qualité des installations de radiodiagnostic
utilisées pour des procédures interventionnelles radioguidées, dans son point 5.2, impose que les mesures
de couches de demi-atténuation soient effectuées à un mètre du point focal sans que la table ne soit prise

1. Acronyme de Agence Nationale de Sécurité du Médicament et des produits de santé.
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en compte dans les mesures [58]. Le contrôle qualité externe (CQE) de la machine effectué en 2017 a donc
été utilisé.

Les mesures de CDA du CQE ont été effectuées à une tension de 73 kV à un mètre du foyer et sans
filtration additionnelle. La figure V.1 présente l’ajustement des mesures du kerma dans l’air du CQE en
fonction de l’épaisseur de filtre d’aluminium. Le détecteur UNFORS Xi utilisé pour effectuer les mesures
de kerma dans l’air lors des mesures de contrôle qualité possède une incertitude minimale de 5% selon
la documentation constructeur [202]. Cette incertitude est prise en compte lors du calcul de la couche de
demi-atténuation expérimentale. La couche de demi-atténuation reconstruite après ajustement des points
de mesure est de 3,15 mm d’aluminium (4,19%) à 73 kVp. Une filtration permanente de 3,8 mmAl à 73 kVp
a été reconstruite par l’algorithme avec les paramètres suivants :
— kVp : 73 kV
— Angle de l’anode : 11°
— Filtration air : 1000 mm
— CDA : 3,15 mmAl

Epaisseur Al. (mm)
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R²: 0.996

Figure V.1 – Évaluation de la couche de demi-atténuation du faisceau à partir de l’ajustement des mesures
du kerma dans l’air issues du CQE de la machine.

Afin de vérifier ces résultats, la couche de demi-atténuation du faisceau a été reconstruite par simulation
Monte Carlo en utilisant un spectre généré par SpekCalc et la filtration permanente du faisceau détermi-
née par le contrôle qualité externe. La couche de demi-atténuation déterminée à partir des résultats de
simulation Monte Carlo est de 3,154 mm d’aluminium (0,18%). Cette valeur est similaire à la couche de
demi-atténuation obtenue avec le contrôle qualité externe en utilisant l’algorithme 1.

La documentation officielle du constructeur impose que la couche de demi-atténuation d’un faisceau
à 100 kV, sans filtration additionnelle et sans la présence de la chambre à transmission de la machine,
soit comprise entre 4,0 et 4,8 mm d’aluminium. SpekCalc a été utilisé pour reconstruire la couche de
demi-atténuation du faisceau à cette tension, les paramètres utilisés pour cette reconstruction sont :
— kVp : 100 kV
— Angle de l’anode : 11°
— Filtration air : 1000 mm
— Filtration permanente du faisceau : 3,5 mmAl 2

La couche de demi-atténuation calculée par SpekCalc est de 4,15 mm d’aluminium. Cette valeur est donc
bien compatible avec la documentation Philips.

2. L’atténuation de la chambre à transmission est considérée être équivalente à 0,3 mm d’aluminium.
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2.1.3 Conclusion

L’utilisation des mesures expérimentales in situ de la couche de demi-atténuation issues du contrôle
qualité externe de la machine permettent de reconstruire rapidement et avec précision la filtration perma-
nente du faisceau de la machine. La reconstruction de la CDA par simulation Monte Carlo est en accord
avec la valeur fournie par SpekCalc par l’intermédiaire de l’algorithme spécifiquement développé. Cela
confirme la précision de l’estimation de la CDA par SpekCalc et permet, grâce à son utilisation dans
l’algorithme présenté, de reconstruire rapidement la filtration permanente du faisceau de la machine.

La filtration permanente totale du faisceau reconstruite à partir des données expérimentales du contrôle
qualité externe est équivalente à 3,8 mm d’aluminium à 73 kVp. Cette valeur est compatible avec les données
de filtration permanente de la machine Philips Allura Xper FD20 retrouvées dans la littérature (tableaux
I.3 et I.4) ainsi qu’avec les données constructeur. Cette valeur de filtration permanente sera ainsi utilisée
dans SDMC pour toutes les modélisations du faisceau de la machine dans le reste du chapitre.

2.2 Caractérisation de la fluence du faisceau

Comme introduit dans le chapitre précédent, la fluence du spectre X généré par SpekCalc doit être
normalisée afin de correspondre à celle du tube à rayons X à simuler. Pour modéliser la fluence du faisceau
de la machine, il est donc nécessaire de calculer le facteur de sortie de tube (Nf) de SpekCalc correspondant.

La fluence du faisceau peut être déterminée à partir d’une mesure du kerma dans l’air Ka(ddosi) ainsi
que des informations suivantes :
— la tension à laquelle la mesure a été effectuée,
— le nombre de mAs de l’irradiation,
— la distance foyer dosimètre ddosi,
— la filtration totale utilisée durant la mesure ftot.

La formule utilisée pour reconstruire le facteur de sortie de tube correspondant au kerma mesuré (Nfexp)
à partir du facteur de sortie de tube par défaut (Nfdéfaut = 0,68) est la suivante :

Nfexp =
Ka(ddosi)exp ·Nfdéfaut

Ka(ddosi)SC
(V.1)

avec Ka(ddosi)SC le kerma dans l’air obtenu avec SpekCalc à la distance ddosi du foyer et se calculant via :

Ka(ddosi)SC = Ka(d(1m),1mAs)SC ·mAs · (d(1m)/ddosi)2 (V.2)

où Ka(d(1m),1mAs)SC est la sortie du tube calculée par SpekCalc en mGy/mAs à 1m du foyer.

2.2.1 Caractérisation expérimentale de la fluence du faisceau

Les résultats du contrôle qualité externe ont aussi été utilisés pour caractériser expérimentalement la
fluence du faisceau. Cependant, seules les mesures du contrôle qualité externe correspondant au produit
kerma surface (PKS) se sont révélées exploitables. Ces mesures sont régies par le point 5.3 de la décision
ANSM du 21 novembre 2016 [58]. Réglementairement deux mesures de correspondance du PKS sont
effectuées, la première avec le champ le plus grand et la seconde avec le champ le plus petit de la machine.
Ces mesures ont été effectuées en mode scopie faible à 15 images par seconde, la scopie faible correspondant
à la filtration additionnelle de 1 mm d’aluminium et de 0,9 mm de cuivre.

2.2.1.1 Champ le plus grand

Les réglages utilisés pour la mesure du champ le plus grand disponible sont 75 kV, 99,96 mAs et une
surface du champ mesurée de 36,7× 28,6 cm2 à 115 cm. Le kerma dans l’air mesuré à 70 cm du foyer est
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de 536,7 µGy (5%).

Le kerma dans l’air obtenu par simulation Monte Carlo à 70 cm du foyer avec le facteur de flux par
défaut de SpekCalc (0,68) est de 456,2 µGy (0,4%) tandis que celui obtenu via SpekCalc est de 454,4 µGy.
L’utilisation de la formule (V.1) permet de reconstruire un facteur de sortie de tube de 0,800. L’écart entre
les résultats des deux méthodes est de 0,4%, permettant de confirmer le bon calcul de la sortie du tube à
un mètre par SpekCalc.

2.2.1.2 Champ le plus petit

Les réglages utilisés pour la mesure du champ minimal sont 72 kV, 79,01 mAs et une surface du champ
mesurée de 11,1× 11,0 cm2 à 115 cm. Le kerma dans l’air mesuré à 70 cm du foyer est de 333,2 µGy (5%).

Le kerma dans l’air simulé à 70 cm du foyer avec le facteur de sortie de tube par défaut de SpekCalc
(0,68) est de 285,5 µGy (0,42%) et celui calculé par SpekCalc est de 284,0 µGy. Le facteur de sortie de
tube calculé avec la formule (V.1) est de 0,794. Dans ce cas aussi la différence entre le kerma dans l’air
obtenu par simulation Monte Carlo et par SpekCalc présente un écart faible de 0,5%.

2.2.1.3 Comparaisons

Le facteur de sortie de tube qui sera utilisé dans SpekCalc pour générer les spectres X de la machine à
modéliser est choisi comme étant la moyenne arithmétique des deux facteurs obtenus avec les mesures de
correspondance du PKS, à savoir 0,797.

Afin de vérifier que ce facteur de sortie de tube soit correct, SDMC a été utilisé pour reconstruire le
PKS des deux précédents cas de figure avec les paramètres du faisceau obtenus via le CQE et les comparer
à ceux obtenus par mesure expérimentale et affichés par la machine. Les différents produits kerma surface
sont synthétisés dans le tableau V.1. L’incertitude des PKS expérimentaux est considérée supérieure à 5%
car elle est le résultat du produit de la mesure du kerma dans l’air par dosimètre ayant 5% d’incertitude
avec la surface du champ mesuré sur film radiochromique. L’incertitude des PKS affichés par la machine
suit l’incertitude de la chambre à transmission de la machine, qui selon la documentation officielle, est de
30% [16]. L’écart relatif entre le PKS mesuré expérimentalement et celui reconstruit par SDMC est de
1,6% pour le champ le plus grand et de 1,8% pour le champ le plus petit, ce qui traduit un bon accord
étant donné l’incertitude des PKS expérimentaux.

Table V.1 – Comparaison des valeurs du produit kerma surface affichées par la machine, mesurées expé-
rimentalement et reconstruites par SDMC. Produit kerma surface exprimé en mGy.cm2.

Affichage machine Mesure exp. (CQE) SDMC
Champ plus grand 198 (30%) 208,72 (>5%) 212,06 (0,1%)
Champ plus petit 17 (30%) 15,07 (>5%) 15,34 (0,1%)

La documentation officielle Philips concernant le contrôle qualité des machines rapporte que la sortie
typique du tube à rayons X « MRC 200 GS 407 » à 77kVp avec une filtration additionnelle de 25 mm
d’aluminium et sans la chambre à transmission de la machine est de 2,06 ± 10% µGy/mAs à un mètre
du foyer [16]. La sortie du tube calculée via SpekCalc en utilisant les paramètres faisceau reconstruits à
partir du CQE de la machine est de 2,07 µGy/mAs et celle reconstruite par SDMC est de 2,055 µGy/mAs
(0,1%). Avec des écarts inférieurs à 1%, les sorties de tube reconstruites par SpekCalc et la simulation
Monte Carlo sont donc compatibles avec les valeurs de la documentation constructeur.
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2.3 Conclusion

Les algorithmes de reconstruction analytique de la filtration permanente et de la fluence du faisceau
basés sur les calculs effectués par SpekCalc, présentés dans cette section, permettent à l’utilisateur de
reconstruire précisément et rapidement ces grandeurs à partir des données mesurées expérimentalement.

L’utilisation du contrôle qualité externe de la machine a permis la reconstruction de la filtration per-
manente et de la fluence du faisceau de la machine dont les valeurs sont compatibles avec la documentation
constructeur et avec les valeurs de la littérature. Le protocole appliqué pour retrouver les caractéristiques
du faisceau utilisant le contrôle qualité de la machine, peut être étendu à la plupart des machines de
radiologie interventionnelle et ne nécessite pas de mesures expérimentales complémentaires.

Il convient maintenant de vérifier l’exactitude de la caractérisation du faisceau de la machine en utilisant
cette caractérisation dans SDMC pour la comparaison aux mesures expérimentales du kerma dans l’air
dans le faisceau primaire et diffusé.

3 Mesure du kerma dans l’air

Afin de valider les modélisations de SDMC, des mesures expérimentales du kerma dans l’air ont été
effectuées par chambre d’ionisation sur la machine Philips Allura Xper FD20, dont le faisceau a été carac-
térisé à la section précédente.

3.1 Validation de la modélisation des chambres d’ionisation

Les chambres d’ionisation RADCAL 10X5-180 et 20X6-1800, de volumes sensibles respectifs 180 et
1800 cm3, ont été utilisées pour les mesures expérimentales. La chambre de volume 180 cm3 a été utilisée
pour la mesure du kerma dans l’air dans le faisceau primaire en sortie de fantôme, et la chambre de
1800 cm3 pour la mesure du kerma dans l’air dans le faisceau diffusé à un mètre du fantôme.

Les dimensions des chambres d’ionisation issues de la documentation officielle sont représentées sur
la figure V.2. Dans les simulations Monte Carlo, la chambre d’ionisation 180 cm3 est modélisée par un
cylindre d’air de dimensions 57 mm de rayon et 18 mm de hauteur, tandis que la chambre 1800 cm3 est
modélisée par un cylindre d’air de dimensions 67 mm de rayon et 160 mm de hauteur. Les parois des
chambres ne sont pas simulées car elles sont déjà prises en compte dans l’étalonnage des chambres pour la
mesure du kerma dans l’air. De plus la simulation de ces dernières perturberait le calcul Monte Carlo du
kerma dans l’air en atténuant les rayons X avant leur arrivée dans le volume sensible.

La réponse des chambres d’ionisation obtenue par simulation Monte Carlo (GATE) a été comparée aux
mesures disponibles dans leurs certificats d’étalonnage respectifs. La chambre 10X5-180 a été étalonnée
suivant les faisceaux de rayonnements X décrits dans la norme EN 61267:2006 [15] et la chambre 20X6-1800
à partir de la norme NF ISO 4037-1 [203].

Le tableau V.2 présente la comparaison de la réponse des chambres pour différentes qualités de rayon-
nement entre les valeurs des certificats d’étalonnage et celles issues de la simulation Monte Carlo classique
(via le KermaActor 3 de GATE) et avec la méthode TLE. L’écart moyen entre les valeurs de kerma dans
l’air obtenues via la méthode de calcul Monte Carlo standard du kerma et la méthode TLE est de 0,60%.
Cela confirme la bonne reconstruction du kerma dans l’air par la méthode TLE. L’écart moyen des valeurs
obtenues via la méthode TLE avec les valeurs expérimentales et celles de référence sont respectivement de
1,37% et 1,50%. La modélisation Monte Carlo des chambres d’ionisation est donc en bon accord avec les
données issues des certificats d’étalonnage, sachant que d’après la documentation constructeur, la précision
de l’étalonnage des chambres est de 4% pour un faisceau à 150 kV avec une CDA de 10,2 mm d’aluminium.

3. KermaActor : reconstruction du kerma par calcul Monte Carlo standard.
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Figure V.2 – Dimensions des chambres d’ionisation RADCAL utilisées pour les mesures expérimentales.
Cotes en millimètres.

Table V.2 – Comparaison des mesures de kerma dans l’air (Ka) effectuées dans les certificats d’étalonnage
pour les chambres d’ionisation 180 et 1800 cm3 avec la simulation Monte Carlo. Karef : kerma dans l’air
de référence pour une qualité de rayonnement donnée. Kaexp : kerma dans l’air mesuré avec la chambre
d’ionisation pour une qualité de rayonnement donnée. KaKA : kerma dans l’air simulé avec le KermaActor
de GATE a. KaTLE : kerma dans l’air simulé avec la méthode de réduction de variance TLE.

Modèle Qualité de
rayonnement Karef Kaexp KaTLE KaKA

10X5-180 RQR 4 b 370,5 µGy (1,28%) 373,9 µGy 374,8 µGy (0,03%) 376,9 µGy (0,85%)
10X5-180 RQR 9 b 1,147 mGy (1,31%) 1,169 mGy 1,158 mGy (0,03%) 1,171 mGy (1,0%)
20X6-1800 N40 c 98,76 µGy (1,19%) 99,80 µGy 100,08 µGy (0,02%) 99,93 µGy (0,25%)
20X6-1800 N80 c 95,27 µGy (1,35%) 100,3 µGy 96,28 µGy (0,03%) 96,02 µGy (0,77%)
20X6-1800 N150 c 263,5 µGy (0,69%) 262,4 µGy 265,6 µGy (0,03%) 268,0 µGy (0,63%)

a. KermaActor : reconstruction du kerma par calcul Monte Carlo standard.
b. Qualité de faisceau définie par la norme EN 61267:2006 [15]
c. Qualité de faisceau définie par la norme NF ISO 4037-1 [203]

Il est important de rappeler que, comme introduit à la section I.5.5.1.1.1 du chapitre I, la réponse
angulaire des chambres d’ionisation plates est extrêmement dépendante de l’angle d’incidence du faisceau
par rapport à la chambre. Ainsi la précision des mesures effectuées par chambre d’ionisation plate avec
un angle d’irradiation d’incidence supérieur à 5° par rapport à l’axe normal de la chambre ne saurait être
garantie.

3.2 Mesures in situ

Pour valider la modélisation du logiciel SDMC, des mesures ont été effectuées en salle de radiologie
interventionnelle sur une machine Philips Allura Xper FD20. L’objectif de ces mesures expérimentales était
d’étudier la modélisation du logiciel SDMC en fonction de la variation de différents paramètres d’irradiation
de la machine en comparant le kerma dans l’air mesuré en sortie d’un fantôme et à un mètre de l’isocentre
du faisceau avec celui calculé par simulation Monte Carlo.

3.2.1 Configuration expérimentale

La figure V.3 présente la configuration expérimentale utilisée pour les mesures de kerma dans l’air.
Les mesures de kerma dans l’air dans le faisceau primaire ont été effectuées en sortie d’un fantôme d’eau
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afin d’éviter la saturation de la chambre d’ionisation 180 cm3. Le fantôme d’eau a une dimension de
25× 25× 15 cm3 avec des parois de PMMA de 6 mm d’épaisseur.

Chambre d'ionisation 1800cm³

Chambre d'ionisation 180cm³

Fantôme d'eau

Figure V.3 – Configuration expérimentale des mesures du kerma dans l’air en sortie de fantôme et à un
mètre de l’isocentre du faisceau.

Un détecteur Radcal Accu-Gold AGMS-D de type semi-conducteur a été placé sous la table d’opération
afin d’y mesurer le kerma dans l’air. Les mesures effectuées avec ce détecteur se sont cependant révélées
inexploitables à cause d’un problème de saturation. Le détecteur Radcal Accu-Gold étant blindé, il a été
nécessaire de le modéliser au sein des simulations afin de prendre en compte son atténuation sur le faisceau.
Il a été modélisé comme un pavé droit de 52,1× 20× 9,7 mm3 composé d’étain [204].

Le placement des différents éléments expérimentaux lors de la session de mesure est représenté sur la
figure V.4.

102

75

118

115

Tête

Gauche

Table

Fantôme d'eau

Chambre d'ionisation 180cc

Isocentre du faisceau

Figure V.4 – Schéma en vue du dessus du placement relatif de la table, du fantôme d’eau et de la chambre
180 cm3. Cotes en millimètre.

Le placement précis de la chambre d’ionisation 180 cm3 et du détecteur Accu-Gold par rapport à
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l’isocentre du faisceau a été mesuré grâce à la prise de vue d’une série DICOM lors d’une irradiation avec
les paramètres initiaux et est représenté figure V.5.
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10X5-180

Radcal 
Accu-Gold
AGMS-D
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du
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Tête
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Figure V.5 – Placement de la chambre d’ionisation 180 cm3 et Accu-Gold par rapport à l’isocentre du
faisceau grâce à l’image d’une série DICOM avec les paramètres initiaux. Cotes en millimètre.

3.2.2 Paramètres étudiés

Les paramètres initiaux de la manipulation sont :
— Hauteur bord supérieur table - sol : 87,2 cm,
— Hauteur milieu volume sensible chambre 1800 cm3 - sol : 130 cm,
— Taille de champ : 48 cm de diagonale,
— Durée des évènements d’irradiation : ∼ 5 s.

Les irradiations testées durant la manipulation sont synthétisées dans le tableau V.3. Seul un paramètre
varie par évènement d’irradiation.

3.2.2.1 Difficultés des irradiations de la chambre 180 cm3

Lors du premier évènement d’irradiation la chambre d’ionisation 180 cm3 était encore en phase de
stabilisation, cet évènement ne sera donc pas utilisé pour les validations du kerma dans l’air primaire. Il a
aussi été remarqué lors de la mesure de l’évènement 16, que la réponse de la chambre n’était pas similaire
à celle de l’évènement 15 pourtant effectué dans les mêmes conditions d’irradiation. Après comparaison
approfondie, il a été décidé d’exclure l’évènement 15 des comparaisons car la réponse de la chambre était
très différente de la valeur attendue (∼ 50% d’écart).

Lors des irradiations avec une rotation de l’arceau (évènements RDSR 14 à 19) la chambre 180 cm3

n’a été que partiellement irradiée. Or, comme indiqué section I.5.5.1.1.2, du fait de son étalonnage, il est
nécessaire qu’une chambre d’ionisation plate soit irradiée sur toute sa surface par le faisceau de rayons
X pour effectuer une mesure correcte du kerma dans l’air. Il est recommandé dans la littérature que la
surface du faisceau soit au moins deux fois supérieure à celle de la chambre d’ionisation [26]. Cependant
nous avons voulu tester le maximum de cas de figure sans modifier la disposition originale des éléments
expérimentaux. Il conviendra de tenir compte de ces limitations lors de l’exploitation des résultats avec
des petits champs et des irradiations avec des rotations importantes de l’arceau.
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Table V.3 – Synthèse des évènements d’irradiation testés lors des mesures in situ.

N° événement
RDSR Paramètre variant Nb. img. Commentaire

1 Param. initiaux (graphie) 10 Chambre 180 cm3 en
phase de stabilisation

2 Param. initiaux (graphie) 9
3 Param. initiaux (scopie) 82
4 Param. initiaux (graphie) 10
5 Param. initiaux (graphie) 10
6 Param. initiaux (graphie) 10
7 Table +8cm 10
8 Table +8cm 10
9 Table -9cm 10
10 Zoom 31cm 10

11 Zoom 31cm + diaph. droit & gauche 10 Zoom 31cm réduit à
27cm de diagonale

12 Zoom 19cm 10

13 Zoom 19cm + diaph. haut & bas 10 Zoom 19cm réduit à
16cm de diagonale

14 Angle OAG 30° + diaph. 11 Zoom 42cm réduit à
20cm de diagonale

15 Angle OAG 30° 10 Réponse non similaire à
l’évènement 16

16 Angle OAG 30° 10

17 Angle OAG 90° 11 Saturation chambre de la
180 cm3

18 Angle CAUD 30° 11
19 Angle CAUD 30° 10

3.2.2.2 Difficultés des irradiations de la chambre 1800 cm3

Lors des mesures in situ, la chambre d’ionisation 1800 cm3 a été déplacée entre certains évènements
d’irradiation sans que sa position précise ne soit consignée. À partir des notes et photographies prises
durant les mesures expérimentales, il a été possible de déterminer l’emplacement précis de la chambre lors
de six évènements d’irradiation consécutifs. Afin de diminuer au maximum les erreurs dues à l’incertitude
sur le placement de cette chambre, il a ainsi été décidé de n’utiliser que les évènements 9 à 15 pour
les comparaisons entre mesures et simulations du kerma dans l’air dans le faisceau diffusé. Lors de ces
évènements le support était placé à un mètre du centre du fantôme d’eau, il a donc fallu prendre en
compte le décalage du centre du volume sensible de la chambre 1800 cm3 par rapport au support de la
chambre, à savoir 210 mm comme illustré sur la figure V.6.

3.2.3 Comparaison des indicateurs dosimétrique RDSR

Le fichier RDSR de la manipulation expérimentale contient les indicateurs dosimétriques des irradia-
tions, le produit kerma surface (PKS) et le kerma dans l’air au point de référence (Ka,r). Ces indicateurs
sont fournis pour chaque évènement d’irradiation ainsi que pour la totalité de l’intervention. Le PKS est
mesuré par la chambre d’ionisation à transmission de la machine, tandis qu’il est supposé que le Ka,r est
extrapolé à partir de la mesure du PKS.

La comparaison des indicateurs dosimétriques fournis par la machine avec les valeurs générées par le
logiciel SDMC est intéressante car elle permet la validation de la modélisation du faisceau par SDMC sans
utiliser les mesures in situ par chambre d’ionisation. De ce fait tous les évènements d’irradiation seront
pris en compte pour cette comparaison.
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171121

210

Figure V.6 – Photographie de la chambre d’ionisation 1800 cm3 accrochée à son support présentant le
décalage du centre du volume sensible de la chambre par rapport à la tige du support située à un mètre
du centre du fantôme d’eau. Cotes en millimètres.

3.2.3.1 Produit kerma surface

Le calcul du produit kerma surface (PKS) par SDMC a été introduit au chapitre IV section IV.5.1.1. Le
tableau V.4 présente les valeurs de PKS fournies dans le RDSR et celles générées par SDMC via SpekCalc
(SC) et par le calcul Monte Carlo (MC) avec l’utilisation de la modélisation analytique de l’effet talon
d’anode avec une segmentation à 31 sous-sources. L’écart sur le calcul du produit kerma surface entre le
logiciel et le RDSR est inférieur à 5% sur la majorité des évènements. Il apparait cependant que le PKS de
l’évènement d’irradiation 17 du RDSR est différent de ceux reconstruits via SDMC. La valeur du RDSR
étant très différente des autres valeurs obtenues pour des configurations proches, il est supposé qu’il y a
eu un dysfonctionnement de la chambre d’ionisation à transmission de la machine durant cet évènement,
la raison de ce dysfonctionnement restant inconnue. Il est intéressant de remarquer que l’écart MC-RDSR
augmente lors des évènements 11 à 14 avec une taille de champ réduite. Cet effet est très probablement
causé par une diminution de la précision de la mesure de la chambre à transmission de la machine sur
les petites tailles de champs. L’écart MC-SC sur tous les évènements est inférieur à 0,5%, permettant
de valider le calcul du PKS à partir de SpekCalc dans SDMC et confirmant le choix de l’utilisation de
SpekCalc pour calculer le PKS dans SDMC.

Le tableau V.5 présente la comparaison des valeurs moyennes et totales du PKS entre SDMC et RDSR.
Il apparait immédiatement que si l’évènement 17 est négligé les écarts moyens passent d’une vingtaine de
pourcents à des valeurs inférieures à 5%. L’utilisation de la modélisation analytique de l’effet talon d’anode
permet une reconstruction du PKS deux fois plus proche de la valeur RDSR en moyenne et trois fois plus
proche avec le PKS intégré sur toutes les irradiations du RDSR avec moins de 1% d’écart avec SDMC.

3.2.3.2 Kerma dans l’air au point de référence

Le calcul du kerma dans l’air au point de référence (Ka,r) par SDMC a été introduit à la section IV.5.1.2.
De la même manière que pour le PKS à la section précédente, le tableau V.6 présente les comparaisons
des valeurs du RDSR et celles de SDMC. En excluant l’évènement 17, un écart systématique moyen de
6% est rencontré entre les valeurs du RDSR et celles de SDMC. Cette différence peut s’expliquer par le
fait qu’il est supposé que le kerma dans l’air au point de référence est extrapolé par la machine à partir de
la mesure par chambre à transmission du PKS, l’incertitude de cette grandeur sera donc plus élevée que
celle du PKS. Similairement au PKS, l’écart entre le calcul SpekCalc et par simulation Monte Carlo est
inférieur à 0,5%, confirmant la précision du calcul du Ka,r à partir de SpekCalc de SDMC.

Le tableau V.7 présente les écarts moyens avec et sans la prise en compte de l’évènement 17 ainsi que
l’écart entre les valeurs intégrées sur tous les évènements entre SDMC et le fichier RDSR. La moyenne des
écarts entre SDMC et RDSR diminue de 19,11% à 5,99% si l’évènement 17 est négligé. La comparaison
des Ka,r totaux SDMC-RDSR montre un écart de 4,32%.
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Table V.4 – Comparaison des valeurs du produit kerma surface (PKS) issues du RDSR des mesures
expérimentales in situ avec celles calculées par le logiciel SDMC via SpekCalc (SC) et la simulation Monte
Carlo (MC). Incertitude statistique des simulations MC inférieure à 0,1%.

Événement PKS (mGy.cm2) Écart relatif (%)
RDSR MC SpekCalc RDSR MC-SC MC-RDSR
1 5,01 5,02 5,09 0,22 1,56
2 4,51 4,53 4,57 0,31 1,24
3 0,14 0,14 0,14 0,03 0,03
4 5,05 5,06 5,03 0,25 0,38
5 5,04 5,05 5,11 0,30 1,32
6 5,02 5,03 5,09 0,31 1,38
7 4,35 4,36 4,44 0,24 1,99
8 4,35 4,36 4,37 0,32 0,49
9 5,64 5,66 5,67 0,28 0,55
10 5,85 5,84 5,79 0,17 0,93
11 4,52 4,50 4,34 0,36 3,80
12 3,96 3,95 4,17 0,33 5,43
13 2,59 2,59 2,76 0,24 6,40
14 1,50 1,50 1,44 0,22 4,36
15 5,13 5,13 5,26 0,05 2,44
16 5,27 5,27 5,27 0,05 0,11
17 0,13 0,13 0,65 0,19 391,51
18 4,02 4,02 3,63 0,01 9,69
19 3,65 3,65 3,64 0,07 0,40
Moyenne : 0,21 22,84

Table V.5 – Comparaison des écarts entre les produits kerma surface (PKS) du RDSR et ceux reconstruits
par SDMC en utilisant les données de SpekCalc avec et sans modélisation analytique de l’effet talon
d’anode.

Écart relatif PKS moyen (%) Écart relatif PKS total (%)
Modélisation talon
d’anode

SDMC-RDSR
(toutes séries)

SDMC-RDSR
(sans 17) SDMC-RDSR

Sans 24,09 4,91 2,59
Avec 22,84 2,36 0,86

3.2.3.3 Conclusion

Les valeurs du produit kerma surface et du kerma dans l’air au point de référence calculées par le
logiciel SDMC sont en bon accord sur l’ensemble des évènements d’irradiation avec celles du fichier RDSR,
respectivement 2,4% et 6,0% d’écart moyen sur tous les évènements du RDSR, évènement 17 exclu. Il est
présumé que la divergence de résultats sur l’évènement d’irradiation 17 est due à un problème avec la
chambre à transmission de la machine. De même pour les valeurs totales intégrées sur tous les évènements,
l’écart entre le RDSR et SDMC est respectivement de 0,86% et 4,32% pour le PKS et le Ka,r.

L’écart entre les indicateurs dosimétriques calculés par le logiciel SDMC via les données issues de
SpekCalc et de la simulation Monte Carlo s’est révélé très faible (< 0,5%). Les données issues de SpekCalc
peuvent donc être utilisées par le logiciel SDMC pour calculer les indicateurs dosimétriques, permettant
une reconstruction instantanée de ces valeurs.

142



CHAPITRE V. VALIDATIONS EXPÉRIMENTALES

Table V.6 – Comparaison des valeurs du kerma dans l’air au point de référence (Ka,r) issues du RDSR
des mesures expérimentales, avec celles calculées par le logiciel SDMC via SpekCalc (SC) et la simulation
Monte Carlo (MC). Incertitude statistique des simulations MC inférieure à 0,5%.

Événement Ka,r (mGy) Écart relatif (%)
RDSR Logiciel SpekCalc RDSR MC-SC MC-RDSR
1 14,14 14,11 13,32 0,23 5,77
2 12,73 12,72 11,97 0,04 5,93
3 0,38 0,38 0,37 0,23 3,15
4 14,23 14,23 13,17 0,05 7,43
5 14,21 14,20 13,36 0,13 6,01
6 14,13 14,14 13,31 0,06 5,77
7 12,30 12,25 11,71 0,40 4,78
8 12,27 12,25 11,53 0,14 6,00
9 15,87 15,84 14,57 0,19 8,19
10 36,92 36,90 34,65 0,05 6,15
11 42,38 42,45 38,73 0,17 8,61
12 65,55 65,69 65,70 0,21 0,23
13 68,50 68,61 69,62 0,16 1,64
14 24,85 24,92 23,04 0,27 7,30
15 18,65 18,62 17,90 0,15 4,00
16 19,15 19,13 17,95 0,15 6,30
17 0,48 0,48 1,70 0,29 255,33
18 14,60 14,58 12,47 0,12 14,61
19 13,26 13,26 12,48 0,07 5,92
Moyennes : 0,16 19,11

Table V.7 – Comparaison de l’écart entre le kerma dans l’air au point de référence (Ka,r) issu du RDSR
et celui reconstruit par SDMC en utilisant les données de SpekCalc.

Écart relatif PKS moyen (%) Écart relatif PKS total (%)
SDMC-RDSR
(toutes séries)

SDMC-RDSR
(sans 17) SDMC-RDSR

19,11 5,99 4,32

3.2.4 Mesures du kerma dans l’air

Le but des mesures expérimentales in situ du kerma dans l’air dans le faisceau primaire et diffusé est
d’évaluer la précision de la reconstruction du kerma dans l’air par le logiciel SDMC à partir des informations
contenues dans le fichier RDSR.

La figure V.7 schématise le faisceau primaire et le faisceau diffusé dans la salle d’opération lors d’une
irradiation postéro-antérieure.

3.2.4.1 Kerma dans l’air primaire

Le tableau V.8 présente la comparaison des résultats obtenus par la mesure expérimentale et par SDMC
(avec et sans modélisation analytique de l’effet talon d’anode avec une segmentation à 31 sous-sources)
après lecture du fichier RDSR des évènements d’irradiation correspondant aux mesures. Les évènements
d’irradiation présentés comme problématiques lors de la mesure avec la chambre 180 cm3 dans la section
V.3.2.2.1 sont exclus de la comparaison (évènements 1, 15 et 17). Il apparait un écart systématique s’éche-
lonnant de 15 à 30% entre les mesures et le kerma calculé par le logiciel SDMC lors des irradiations en
orientations postéro-antérieure et avec l’angle OAG 30°. On peut supposer que le caractère systématique de
cet écart est causé par une différence du positionnement des éléments expérimentaux entre la mesure et la
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Figure V.7 – Schématisation du faisceau primaire et diffusé dans la salle d’opération durant une irradiation
postéro-antérieure.

simulation Monte Carlo. Une caractérisation de l’erreur induite par le placement des éléments expérimen-
taux est donc apparu nécessaire. Cependant, un autre problème dans la reconstruction de la modélisation
par SDMC n’est toutefois pas à exclure.

Table V.8 – Comparaison du kerma dans l’air mesuré expérimentalement (Exp) par la chambre d’ionisa-
tion 180 cm3 en sortie du fantôme d’eau avec le kerma dans l’air calculé par SDMC via la simulation Monte
Carlo (SDMC) avec et sans modélisation analytique de l’effet talon d’anode, valeurs notées respectivement
AM et SM. Incertitude statistique des calculs Monte Carlo inférieure à 1%. Cette modélisation est effectuée
avec une division de la source en 31 sous-sources dans l’axe anode-cathode du tube. ∆ : Écart entre le
kerma mesuré et le kerma calculé par SDMC.

Ka 180 cm3 (µGy)
Événement Exp SDMC ∆ (%)
RDSR SM AM SM AM
2 836,2 1028 1019 -22,93 -21,89
3 38,28 44,55 47,91 -16,39 -25,17
4 919,2 1152 1140 -25,29 -23,99
5 931,5 1147 1136 -23,11 -21,94
6 930,1 1145 1132 -23,09 -21,74
7 688,7 826,3 825,1 -19,98 -19,81
8 678,3 827 822,5 -21,93 -21,26
9 1145 1446 1428 -26,27 -24,72
10 1697 2086 2081 -22,91 -22,62
11 1485 1886 1883 -26,98 -26,83
12 1707 1959 1960 -14,78 -14,82
13 1144 1305 1314 -14,04 -14,83
14 497,8 637,2 636,9 -28,00 -27,95
16 971,2 1277 1259 -31,46 -29,60
18 574 976,1 966,8 -70,06 -68,44
19 575,9 882,3 881,2 -53,21 -53,01

Les résultats de simulation des évènements 18 et 19 correspondant à une irradiation d’incidence
CAUD 30° ont des écarts avec la mesure expérimentale plus élevés. Comme précisé à la section I.5.5.1.1.2,
ces écarts sont possiblement liés au fait que la chambre d’ionisation 180 cm3 n’ait pas été irradiée par un
flux homogène de rayons X sur toute sa surface à cause de la géométrie de l’irradiation. En effet, lors de
cette incidence le faisceau n’est que partiellement atténué par la table d’opération et par le fantôme d’eau
avant d’arriver à la chambre d’ionisation.

L’utilisation de la modélisation de l’effet talon d’anode dans SDMC n’a qu’un impact mineur sur l’écart
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des résultats de simulation avec les mesures expérimentales, 2 à 3% d’amélioration en moyenne. Toutefois,
il faut tenir compte du fait que le kerma dans l’air dans le faisceau primaire est mesuré en sortie de fantôme
au centre du faisceau et que l’atténuation du faisceau par la table et le fantôme tend à diminuer l’impact
de l’effet talon d’anode. Ces résultats ne permettent donc pas d’affirmer que l’effet talon d’anode n’a pas
d’impact sur le kerma dans l’air en entrée du fantôme.

3.2.4.2 Kerma dans l’air diffusé

La tableau V.9 présente les écarts obtenus entre les mesures expérimentales du kerma dans l’air dans le
faisceau diffusé par la chambre d’ionisation 1800 cm3 et les valeurs calculées par SDMC. Comme expliqué
à la section V.3.2.2.2, seuls les évènements 9 à 15 seront étudiés.

Table V.9 – Comparaison du kerma dans l’air mesuré expérimentalement (Exp) par la chambre d’ioni-
sation 1800 cm3 à un mètre à droite du centre du fantôme d’eau avec le kerma calculé par SDMC via
simulation Monte Carlo (SDMC) avec et sans modélisation analytique de l’effet talon d’anode, valeurs
notées respectivement AM et SM. Incertitude statistique des calculs Monte Carlo inférieure à 1%. La mo-
délisation est effectuée avec une division de la source en 31 sous-sources dans l’axe anode-cathode du tube.
∆ : Écart entre le kerma mesuré et le kerma calculé par SDMC.

Ka 1800 cm3 (µGy)
Événement Exp SDMC ∆ (%)
RDSR SM AM SM AM
9 21,64 19,40 18,97 10,35 12,32
10 19,37 15,98 15,80 17,49 18,45
11 13,34 11,27 10,81 15,55 18,98
12 12,16 8,82 9,28 27,46 23,73
13 7,60 5,73 5,69 24,57 25,12
14 8,80 15,47 15,39 -75,80 -74,89
15 36,80 43,56 42,61 -18,36 -15,78

Les résultats des simulations des évènements d’irradiation d’incidence postéro-antérieure (numéros 9 à
13) sont inférieurs à la mesure expérimentale d’environ 10 à 25%, avec une augmentation de l’écart avec la
diminution de la taille de champ. L’écart important de l’évènement d’irradiation 14 peut s’expliquer par
l’incidence du faisceau (OAG 30°) combiné à l’utilisation d’un diaphragme important (passage de 42 cm
de diagonale à seulement 20 cm), induisant une erreur pouvant être augmentée par une légère différence
de placement des éléments de manipulation entre l’expérimentation et la mesure. Une caractérisation de
l’incertitude induite par une erreur sur le positionnement des éléments de manipulation dans les simulations
Monte Carlo est donc également nécessaire dans ce cas. L’évènement 15 garde la même incidence de
faisceau (OAG 30°) que le 14 mais avec une taille de champ de 42 cm. Dans ce cas l’écart entre la mesure
expérimentale et la simulation est réduit à 15%, permettant de valider l’hypothèse de l’impact de la faible
taille de champ sur l’écart entre mesure et simulation de l’évènement 14.

De manière similaire à la mesure par chambre 180 cm3, aucune amélioration significative de l’écart entre
les résultats de mesure et de simulation n’est constatée avec l’utilisation de la modélisation analytique de
l’effet talon d’anode.

3.2.4.3 Études des incertitudes expérimentales

Les écarts constatés entre le kerma dans l’air mesuré et celui reconstruit par SDMC sont significatifs
dans le faisceau primaire et diffusé. Une des hypothèses mises en avant est l’incertitude sur le position-
nement des différents éléments expérimentaux (fantôme, chambres, . . . ). L’évaluation de l’impact d’une
erreur sur la position des éléments de la manipulation dans la modélisation de SDMC a donc été réalisée.
Pour cela des simulations ont été effectuées par SDMC en prenant en compte la variation de la position
des éléments de manipulation suivant :
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— Chambre d’ionisation 180 cm3 z±5 mm (axe vertical),
— Table x ±20 mm (axe horizontal gauche - droite patient),
— Table y ±20 mm (axe horizontal tête - pieds patient),
— Table z ±10 mm & ±20 mm,
— Fantôme d’eau x ±10 mm & ±20 mm,
— Fantôme d’eau y ±10 mm & ±20 mm,
— Chambre d’ionisation 1800 cm3 x ±20 mm,
— Chambre d’ionisation 1800 cm3 y ±20 mm.

Une simulation a été effectuée pour la variation de chaque élément.

Les tableaux V.10a et V.10b présentent les écarts minimaux et maximaux du kerma dans l’air induits
par la variation de placement des éléments de la manipulation dans la simulation Monte Carlo pour les
mesures avec les chambres d’ionisation 180 et 1800 cm3, ainsi que l’élément responsable de cet écart.

Le tableau V.10a permet de constater que lorsque les irradiations ont été effectuées en incidence antéro-
postérieure (évènements 1 à 13), le déplacement vertical de la chambre d’ionisation 180 cm3 a la plus grande
influence sur la variation de valeur du kerma dans l’air reconstruit dans les simulations. Un déplacement
vertical de la chambre 180 cm3 de ± 5 mm provoque une variation du kerma dans l’air reconstruit d’environ
6%. Cette variation met en lumière l’importance de caractériser avec précision le placement expérimental de
la chambre par rapport au fantôme d’eau. Lorsque l’irradiation est effectuée avec une incidence OAG 30° 4

(évènements 14 et 16), le déplacement horizontal du fantôme d’eau de ± 20 mm selon l’axe gauche-droite
du patient a le plus d’influence sur le kerma reconstruit, avec une variation de près de 15% par rapport
à la position d’origine. De même, pour les irradiations avec une incidence CAUD 30° 5 (évènements 18 et
19), le déplacement du fantôme d’eau de ± 20 mm selon l’axe tête-pieds du patient a le plus d’impact sur
la reconstruction du kerma, avec une variation d’environ 20% par rapport à la position d’origine.

Le tableau V.10b permet de mettre en lumière le fait que le déplacement du fantôme d’eau dans l’axe
gauche droite du patient a le plus grand impact sur la variation du kerma dans l’air mesuré par la chambre
d’ionisation 1800 cm3. Cette variation s’échelonne de 15 à 20% pour les incidences postéro-antérieures lors
du déplacement du fantôme de ± 20 mm. À l’incidence CAUD 30° (évènements 14 et 15), à faible taille de
champ, la translation du fantôme sur l’axe gauche droite du patient à un impact pouvant aller jusqu’à 37%
avec un déplacement de 20 mm, tandis qu’à une taille de champ plus élevée le déplacement de la position
de la chambre 1800 cm3 a le plus d’influence sur la reconstruction du kerma, jusqu’à 6% pour 20 mm vers
l’isocentre du faisceau.

3.2.4.4 Conclusion

La comparaison des mesures de kerma dans l’air effectuées dans le faisceau primaire en sortie de fantôme
et dans le faisceau diffusé à un mètre de ce dernier ont permis d’évaluer la précision de la modélisation du
faisceau à partir du contrôle qualité externe de la machine ainsi que de la modélisation de la géométrie de
l’intervention par SDMC.

Des écarts de 15 à 25% ont été mis en lumière lors des mesures en sortie de fantôme en incidence postéro-
antérieure. Il a été remarqué qu’une des causes probables de ces écarts provient de l’incertitude dans le
placement du volume sensible de la chambre par rapport au fantôme d’eau dans les simulations Monte
Carlo modélisées par SDMC. Lors des incidences OAG 30° et CAUD 30°, des écarts plus importants ont été
constatés. Plusieurs causes en sont supposées à l’origine. En particulier le fait que la chambre d’ionisation
n’ait pas été irradiée par un faisceau arrivant par rapport à la normale de celle-ci, causant une irradiation
par un faisceau dont la fluence n’est pas homogène.

La précision de la position des éléments de manipulation dans les simulations Monte Carlo a un impact
significatif sur la reconstruction du kerma dans l’air dans le faisceau primaire ainsi que dans le faisceau

4. tête d’irradiation déplacée vers la droite du patient
5. tête d’irradiation déplacée vers la tête du patient
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Table V.10 – Comparaison des écart relatifs minimum et maximum du kerma dans l’air entre la mesure
expérimentale et les résultats de simulation Monte Carlo avec modélisation analytique de l’effet talon
d’anode obtenus en faisant varier la position des éléments expérimentaux.

(a) Chambre d’ionisation 180 cm3 (IC 180) placée en sortie du fantôme d’eau.

Événement Écart Mesure-SDMC (%)
RDSR Original Minimum Maximum
2 -21,89% -15,49% CI 180 z+5mm -28,18% CI 180 z-5mm
3 -25,17% -18,49% CI 180 z+5mm -32,37% CI 180 z-5mm
4 -23,99% -17,73% CI 180 z+5mm -30,66% CI 180 z-5mm
5 -21,94% -16,06% CI 180 z+5mm -28,09% CI 180 z-5mm
6 -21,74% -16,04% CI 180 z+5mm -27,90% CI 180 z-5mm
7 -19,81% -13,86% CI 180 z+5mm -25,66% CI 180 z-5mm
8 -21,26% -16,10% CI 180 z+5mm -26,70% CI 180 z-5mm
9 -24,72% -18,71% CI 180 z+5mm -31,55% CI 180 z-5mm
10 -22,62% -15,45% CI 180 z+5mm -30,56% CI 180 z-5mm
11 -26,83% -19,47% CI 180 z+5mm -36,58% CI 180 z-5mm
12 -14,82% -8,54% CI 180 z+5mm -22,53% CI 180 z-5mm
13 -14,83% -8,40% CI 180 z+5mm -22,14% CI 180 z-5mm
14 -27,95% -15,17% Fantôme x+20mm -96,19% Fantôme x-20mm
16 -29,6% -15,87% Fantôme x+20mm -59,77% Fantôme x-20mm
18 -68,44% -46,82% Fantôme x-20mm -122,56% Fantôme x+20mm
19 -53,01% -34,56% Fantôme x-20mm -100,76% Fantôme x+20mm

(b) Chambre d’ionisation 1800 cm3 (IC 1800) à 1 mètre à droite du fantôme d’eau.

Événement Écart Mesure-SDMC (%)
RDSR Original Minimum Maximum
9 12,32% -4,76 % Fantôme x-10mm 33,68 % Fantôme x+20mm
10 18,45% 3,44 % Fantôme x-10mm 36,79 % Fantôme x+20mm
11 18,98% 6,73 % Fantôme x-10mm 35,24 % Fantôme x+20mm
12 23,73% 0,38 % Fantôme x-20mm 40,10 % Fantôme x+20mm
13 25,12% -1,35 % Fantôme x-20mm 40,59 % Fantôme x+20mm
14 -74,90% -37,59 % Fantôme x+20mm -93,52 % Fantôme x-20mm
15 -15,78% -10,11 % IC 1800 x+20mm -19,61 % IC 1800 x-20mm

diffusé. Afin de diminuer ces incertitudes, il sera essentiel lors de la validation du logiciel dans une salle
de traitement de mesurer avec une grande précision l’emplacement des différents éléments expérimentaux.
Cependant, un problème de modélisation au sein de SDMC n’est pas a écarter. Il serait ainsi intéres-
sant d’effectuer des mesures expérimentales du kerma dans l’air complémentaires en apportant un soin
particulier à la position des éléments expérimentaux.

Nous pouvons cependant conclure de cette analyse approfondie des performances que le calcul du kerma
réalisé par le logiciel SDMC a une précision acceptable dans une large gamme de conditions d’irradiation
pour les applications visées de radioprotection.

4 Cas cliniques

Après la comparaison avec les mesures par chambre d’ionisation, le logiciel SDMC a été appliqué à
plusieurs cas cliniques de cardiologie interventionnelle effectués sur la machine Philips Allura Xper FD20.
Le tableau V.11 présente les 7 fichiers RDSR issus de procédures de cardiologie interventionnelle réelles
exploités avec SDMC dans cette étude.

Les cas cliniques ont été reconstruits par SDMC avec la modélisation analytique de l’effet talon d’anode
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Table V.11 – Description des RDSR des cas cliniques de cardiologie interventionnelle exploités avec SDMC.
Ngraphie et Nscopie sont respectivement le nombre d’évènements de graphie et scopie de la procédure. tgraphie
et tscopie sont respectivement la durée totale de graphie et de scopie en secondes.

RDSR Age Sexe Taille Ngraphie Nscopie tgraphie tscopie
63543 84 F 1,60 m a 20 129 209 1569
57717 71 F 1,60 m a 8 50 81 1233
55912 81 M 1,78 m 14 61 52 1264
57738 88 F 1,60 m 10 76 42 1571
59121 68 M 1,65 m 9 39 35 937
57754 87 M 1,65 m 11 45 49 1140
59098 85 F 1,55 m 19 206 71 3557

a. La taille du patient du RDSR étant absente ou invalide, la taille moyenne de 1,60 m a été utilisée [205].

présentée au chapitre précédent. Comme expliqué section IV.4.3.3.6, afin de réduire le temps de calcul lié
à la génération des spectres de rayons X par SpekCalc, la source de rayons X a été segmentée en 11
sous-sources selon l’axe anode cathode du tube.

4.1 Données dosimétriques

Les différents fichiers RDSR des interventions ont été exploités avec SDMC avec un nombre de rayons
X primaires de 107. Les données dosimétriques produites par SDMC pour chaque intervention sont :
les indicateurs dosimétriques PKS et Ka,r, la dose aux organes et l’exposition de la peau du patient
(cartographie et dose maximale).

4.1.1 Indicateurs dosimétriques

Le tableau V.12 présente la comparaison des indicateurs dosimétriques totaux contenus dans les sept
fichiers RDSR à notre disposition avec ceux fournis par SDMC.

Nous pouvons remarquer que dans trois de ces cas, le seuil de 300 Gy.cm2 du produit kerma surface a
été dépassé (ou en est très proche). Le dépassement de ce seuil indique un danger de surexposition pour le
patient, notamment à la peau de celui-ci. Dans ce cas de figure, il est nécessaire d’estimer la dose maximale
à la peau pour quantifier le risque d’effets déterministes à la peau du patient, ce que propose de réaliser le
logiciel SDMC.

La comparaison des résultats fait apparaitre que les écarts entre produit kerma surface total (PKStot)
ne sont pas corrélés avec ceux du kerma dans l’air au point de référence total (Ka,rtot).

La comparaison du produit kerma surface total (PKStot) du RDSR avec celui simulé met en évidence
deux catégories d’écarts, ceux inférieurs à 10% et ceux de l’ordre de 30%. Sachant que dans le cas où
les écarts sont de 30% SDMC surestime toujours le PKStot et que le comportement des écarts du Ka,rtot
n’est pas corrélé aux écarts du PKStot, il est possible de conclure que la cause probable de ces écarts
provient d’une modification de la surface du faisceau non prise en compte dans SDMC mais mesurée par
la chambre à transmission de la machine. Les éléments de la machine susceptible de modifier la géométrie
du faisceau et qui ne sont pas pris en compte dans SDMC sont les filtres en coin 6. Les filtres en coin sont
semi-transparents et constitués d’un millimètre de laiton (équivalents à 22 mm d’aluminium à 75 kVp avec
une CDA de 3,5 mm d’aluminium) destinés à réduire l’intensité des rayons X en dehors des zones d’intérêt
à irradier afin d’améliorer la qualité de l’image [4, 5]. La machine Philips Allura Xper FD20 possède deux
filtres en coin contrôlés indépendamment. Le fait que cet élément ne soit pas pris en compte dans SDMC
est lié au fait que les fichiers RDSR à notre disposition ne contiennent aucune informations vis-à-vis de
ces types de filtres.

6. Terme anglais : wedge filters
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Comme mentionné précédemment, les Ka,rtot ne sont pas impactés par l’utilisation des filtres en coin.
L’écart moyen sur les sept fichiers RDSR est de 7,5%, cet écart étant tout à fait compatible avec l’incertitude
moyenne de 10% des grandeurs dosimétriques des fichiers RDSR, comme explicité à la section II.4.1.1. De
plus, cet écart est compatible avec les résultats obtenus lors de la comparaison des indicateurs dosimétriques
du fichier RDSR des mesures expérimentales de la section V.3.2.3.2.

Table V.12 – Comparaison du produit kerma surface total (PKStot) et du kerma dans l’air au point de
référence total (Ka,rtot) des RDSR avec les résultats de SDMC. ∆ est l’écart relatif entre les données RDSR
et celles de SDMC. L’incertitude statistique des calculs Monte Carlo est inférieure à 1%.

PKStot (Gy.cm2) Ka,rtot (mGy)
RDSR RDSR SDMC ∆ (%) RDSR SDMC ∆ (%)
63543 807,115 861,694 -6,76 6156,51 7087,92 -15,13
57717 300,386 291,439 2,98 1333,89 1359,37 -1,91
55912 298,012 319,514 -7,22 2079,86 2060,95 0,91
57738 167,962 217,190 -29,31 1065,75 1113,46 -4,48
59121 147,639 184,790 -25,16 775,66 853,33 -12,59
57754 145,487 144,950 0,37 884,84 908,28 -2,65
59098 141,048 183,347 -29,99 724,43 832,43 -14,91

4.1.2 Exposition des organes

Le cœur sera considéré par SDMC être l’organe cible des différents cas cliniques de cardiologie inter-
ventionnelle. Cependant l’utilisateur a la possibilité de choisir l’organe d’intérêt qu’il estime être le plus
adapté au type de procédure.

Le tableau V.13 présente les doses aux organes du patient obtenues par SDMC après exploitation des
RDSR des différentes interventions. Comme discuté à la section IV.5.3, le calcul Monte Carlo a été effectué
avec les méthodes de réduction de variance TLE et de navigation voxélisée Regionalized ainsi qu’avec la
liste de processus physiques Livermore. Pour ces procédures, les doses aux organes présents dans le champ
ont une précision statistique inférieure à 1%, l’incertitude statistique sur les doses aux organes hors champ
est inférieure à 20% à l’exception des cristallins et des testicules.

Table V.13 – Doses aux organes obtenues par SDMC après exploitation des fichiers RDSR des différents
cas cliniques. Précision statistique des doses inférieure à 2%. gch : gauche. drt : droit.

Dose aux organes (mGy)
RDSR Cœur Poumons[gch-drt] Reins[gch-drt] Estomac Foie Pancréas Rate Peau Œsophage
63543 510,9 646,3[869,1-437,6] 85,2[118,9-52,3] 430,3 228,6 160,8 680,1 102,3 421,4
57717 238,8 261,8[389,8-141,8] 43,4[ 66,5-20,8] 214,0 90,5 78,5 356,3 38,0 180,4
55912 179,9 286,4[189,5-384,2] 17,0[ 19,6-14,4] 95,3 103,3 39,3 80,2 32,7 213,1
57738 137,0 190,2[218,7-163,4] 20,4[ 28,7-12,4] 102,0 67,2 37,2 137,7 26,7 197,3
59121 114,6 161,4[168,9-153,8] 27,4[ 37,0-17,7] 91,8 75,6 48,6 148,2 20,7 104,9
57754 102,3 136,8[131,4-142,2] 18,3[ 23,5-13,1] 65,2 57,1 31,7 72,7 16,1 94,3
59098 88,6 150,6[149,9-151,2] 34,2[ 44,4-24,2] 81,9 71,3 40,0 149,2 22,5 79,2

La plupart des développements introduits au chapitre II, concernant la reconstruction de la dosimétrie
du patient au moyen de fantômes voxélisés ou hybrides, utilisent des fantômes anthropomorphes avec
leurs bras le long du corps. La position des bras du fantôme peut introduire un biais conséquent sur la
reconstruction de la dose aux organes et à la peau lors des procédures nécessitant que les bras du patient
ne soient pas en position standard le long du corps. Afin de contourner cette limitation, SDMC utilise la
possibilité qu’ont les fantômes hybrides XCAT de pouvoir être générés sans bras.

La figure V.8 présente un exemple de carte de dose provenant du cas clinique RDSR 63543 en coupe
transverse au niveau du cœur. L’incertitude statistique de la carte de dose fluctue de 10 à 20% au niveau
de l’entrée du faisceau dans le patient, et augmente jusqu’à une quarantaine de pourcents dans les zones
les plus éloignées du point d’entrée du faisceau, l’incertitude des zones ne se trouvant pas dans le champ
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pouvant être supérieure. Pour rappel, cette carte de dose a été obtenue avec 107 rayons X primaires au
total afin de conserver un temps raisonnable de calcul. Il est bien entendu possible d’améliorer la précision
statistique de ces cartes en augmentant le nombre total de particules primaires utilisées par SDMC.

(a) (b) (c)

Figure V.8 – Exemple de carte de dose correspondant au RDSR 63543 en coupe transverse au niveau du
cœur.

4.1.3 Cartographie de l’exposition de la peau

La figure V.9a présente les cartographies de dose à la peau du patient obtenues avec l’exploitation des
données RDSR par SDMC. Ces cartographies permettent en seul coup d’œil de visualiser les zones les
plus irradiées (points chauds) de la peau du patient. La figure V.9b, représentant les cartes d’incertitude
statistique de la dose à la peau, permet de constater que l’incertitude sur la dose à la peau est toujours
inférieure à 20% dans les zones irradiées et inférieure à 10% dans les zones d’intérêt où se trouvent les
points chauds d’exposition.

Contrairement aux développements de la littérature (chapitre II) sur la reconstruction de la cartographie
de l’exposition de la peau du patient en utilisant une projection du kerma dans l’air au point de référence
avec un facteur de rétrodiffusion, la reconstruction de la dose à la peau de SDMC tient compte de manière
réaliste des contributions issues des rétrodiffusions provenant de l’intérieur du fantôme et calcule une dose
absorbée dans un tissu correspondant à la composition de la peau définie par l’ICRU. Une limitation de
SDMC est que le contour du fantôme représentant le patient peut ne pas correspondre à sa morphologie
réelle. C’est pourquoi il est recommandé à l’utilisateur de donner les informations de morphologie du
thorax ou de l’abdomen (grand et petit axe) du patient à SDMC afin d’améliorer cette correspondance
via la déformation des fantômes XCAT. Il pourrait être envisageable d’obtenir ces informations à partir
d’une image tomodensitométrique ou à partir d’une séquence d’imagerie rotationnelle directement sur la
machine de radiologie interventionnelle, mais cette fonctionnalité n’a pas encore été implémentée.

Le tableau V.14 synthétise les doses maximales reçues à la peau des patients calculées par SDMC. Le
patient correspondant au fichier RDSR 63543 a reçu une dose maximale à la peau d’environ 9 Gy, cette
exposition est significativement plus élevée que les autres cas cliniques reconstruits et peut mener à des
effets déterministes à la peau importants jusqu’à une dépilation définitive (tableau I.8).

4.1.4 Dose efficace

Le tableau V.15 présente les doses efficaces ainsi que les coefficients de conversion du PKS en dose
efficace obtenus après exploitation des fichiers RDSR des différents cas cliniques.

Concernant les doses efficaces, comme remarqué à la section précédente, le patient correspondant au
RDSR 63543 a été surexposé au niveau de sa peau. Cette surexposition se constate aussi dans sa dose
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63543 57717 55912 57738 59121 57754 59098

(a) Cartographies de la dose à la peau du patient. Patient représenté de dos.

63543 57717 55912 57738 59121 57754 59098

(b) Cartographies de l’incertitude statistique relative de la dose à la peau du patient. Patient représenté de dos.

Figure V.9

efficace de 207 mSv, cette dose étant beaucoup plus élevée que celles des autres cas cliniques qui sont
inférieures à 100 mSv.
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Table V.14 – Dose maximale reçue à la peau du patient (DMP) issue de l’exploitation des données RDSR
par SDMC. Entre parenthèses l’incertitude statistique sur la dose.

RDSR DMP (Gy)
63543 8,97 (3,1%)
57717 2,22 (4,2%)
55912 2,87 (5,5%)
57738 1,70 (4,6%)
59121 1,33 (3,2%)
57754 1,30 (3,3%)
59098 1,24 (6,9%)

Table V.15 – Doses efficaces (E) et coefficients de conversion du PKS en dose efficace (CE) obtenus avec
les données RDSR de cardiologie interventionnelle via SDMC. La précision statistique sur les coefficients
de conversion est considérée similaire à celle sur la dose efficace.

RDSR E (mSv) CE (mSv.Gy−1cm−2)
63543 207,2 (1,6%) 0,240
57717 92,4 (1,2%) 0,317
55912 73,8 (2,5%) 0,231
57738 55,8 (1,1%) 0,257
59121 49,3 (2,0%) 0,267
57754 39,0 (2,1%) 0,269
59098 46,7 (0,9%) 0,255

CE moyen 0,262

La reconstruction de la dose efficace et du produit kerma surface effectuée par le logiciel peut être
comparée à la littérature par l’intermédiaire des coefficients de conversion du PKS en dose efficace (CE)
introduits à la section II.5.1 et exprimés en mSv.Gy−1cm−2. Le coefficient de conversion moyen de 0,26
retrouvé à partir des examens de cardiologie interventionnelle est en accord avec les coefficients de la
littérature (tableau II.1). Il faut cependant remarquer que la moyenne de ce coefficient sur une cohorte
de 7 cas cliniques n’est évidemment pas significative d’un point de vue statistique, et que l’exposition du
patient dépend grandement de la complexité de la procédure, du praticien qui la mène, des incidences et
des paramètres d’irradiation utilisés et de la morphologie du patient.

4.2 Temps de calcul

Le tableau V.16 présente le temps d’exécution de SDMC lors de l’exploitation des fichiers RDSR des
cas cliniques. Il apparait immédiatement que le temps d’exécution est corrélé avec le nombre d’évènements
d’irradiation de la procédure, cette corrélation provenant de plusieurs facteurs. Comme discuté au chapitre
précédent, la contribution du temps de génération des spectres par SpekCalc pour la génération de l’effet
talon d’anode augmente de manière significative le temps d’exécution total de SDMC. Le temps de géné-
ration des spectres de 11 sous-sources pour une procédure de 100 évènements est environ de 20 minutes.
Le temps d’initialisation des différentes simulations Monte Carlo GATE peut atteindre une dizaine de
secondes, qui cumulées, peuvent augmenter de plusieurs minutes l’exécution de SDMC, malgré la paralléli-
sation des simulations. L’exploitation des résultats de simulations peut aussi ralentir le temps d’exécution
de SDMC en fonction du nombre d’évènement de la procédure. En effet, la fusion des différents fichiers
de sortie peut prendre quelques minutes avec un grand nombre d’évènements à traiter. Nous pouvons
cependant constater que la simulation d’une intervention complète nécessite en moyenne une heure, ce qui
reste tout à fait acceptable pour un calcul post-traitement des cartes de dose.

Comme introduit dans le chapitre précédent, chaque séquence d’irradiation est simulée avec le même
nombre de particules primaires, correspondant au nombre total de particules primaires donné à SDMC
par l’utilisateur divisé par le nombre de séquences. Chaque évènement d’irradiation contribue donc de la
même manière au temps de calcul, mais pas en matière d’exposition du patient.
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Table V.16 – Temps d’exécution de SDMC lors de l’exploitation des fichiers RDSR des différents cas cli-
niques sur un processeur Intel Core i7-5600U 2,60 GHz possédant 4 cœurs. Avec la modélisation analytique
de l’effet talon d’anode par 11 sous-sources et l’exécution en parallèle de quatre simulations Monte Carlo.
Nprim : nombre de rayons X primaires utilisés pour simuler la totalité de l’intervention. Nevent : nombre
d’évènement d’irradiation de l’intervention.

RDSR Temps d’exécution Nprim Nevent
63543 1h48min 107 149
57717 52min 107 58
55912 1h02min 107 75
57738 51min 107 86
59121 36min 107 48
57754 43min 107 56
59098 2h02min 107 225

Pour améliorer le temps d’exécution de SDMC, l’utilisateur a la possibilité de diminuer le nombre de
particules primaires totales utilisées pour simuler la totalité de la procédure. Cette diminution impactera
bien entendu directement la précision statistique des doses reconstruites par simulation Monte Carlo.

Une manière d’améliorer la précision statistique des résultats tout en limitant le temps de calcul est
d’augmenter le volume des voxels avec lequel les fantômes XCAT sont générés. Ce changement de volume
aura pour effet d’augmenter le nombre d’interactions par voxel, améliorant par extension la précision
statistique des résultats dosimétrique du patient, au détriment de l’induction d’un biais géométrique dans
la représentation des organes du fantôme, comme expliqué au chapitre précédent.

5 Comparaisons avec PCXMC

La comparaison des données dosimétriques reconstruites par le logiciel SDMC avec la littérature s’est
révélée être une tâche compliquée. En effet, la reconstruction précise de la dose aux organes du patient en
radiologie interventionnelle ne tend à être un domaine d’intérêt que depuis récemment. Il est donc difficile
de trouver des publications contenant les détails nécessaires à la reproduction de leurs résultats. De même,
il est compliqué de trouver des publications où les résultats des calculs de dose aux organes du patient
sont comparés à la mesure expérimentale.

Parmi les logiciels disponibles pour calculer la dose patient (chapitre II), PCXMC est celui qui nous a
semblé le plus avancé et considéré être la référence dans le domaine par le plus grand nombre. Les résultats
de SDMC ont donc été comparés à ceux de PCXMC pour les mêmes paramètres d’irradiation.

5.1 Comparaison SDMC-PCXMC

La comparaison des résultats de SDMC et de PCXMC 2.0.1 a été effectuée en simulant une irradiation
typique postéro-antérieure de cardiologie interventionnelle avec les mêmes paramètres. Concernant le pa-
tient, un fantôme masculin de 1700 mm sans bras généré avec une taille de voxels de 2× 2× 2 mm3 a été
utilisé. Le faisceau a été modélisé avec un spectre X de tension 80 kVp, d’angle d’anode 11°, de filtration
3,8 mm d’aluminium et avec un Ka,i de 114,4 µGy à une distance foyer peau du patient de 685 mm. Le
faisceau possède une taille de champ de 30 × 30 cm2 à la distance foyer détecteur de 1200 mm. L’organe
cible sur lequel le champ est centré est le cœur. Les différents volumes diffusants (table, matelas, arceau et
détecteur) n’ont pas été modélisés dans SDMC pour correspondre à la simulation de PCXMC. Les résultats
du calcul de dose des deux logiciels sont présentés dans le tableau V.17.

L’écart relatif moyen entre les résultats de PCXMC et de SDMC est de 118%. Il apparait immédiatement
que les différences entre les résultats des deux logiciels peuvent être significatives et s’étendre sur un
intervalle d’environ trois ordres de grandeur (de 1% à 1000%). Ces écarts peuvent être causés par plusieurs
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Table V.17 – Comparaison des doses aux organes obtenues avec PCXMC et SDMC pour une irradiation
du cœur en incidence postéro-antérieure. ∆ : Écart relatif entre la valeur de dose de PCXMC et celle de
SDMC.

PCXMC SDMC
Organe DT (µGy) σ (%) DT (µGy) σ (%) ∆ (%)
Cerveau 0,012 12,1 0,013 2,75 -4,1
Cœur 17,248 0,6 12,404 0,15 28,1
Estomac 3,401 2,0 12,655 0,15 -272,1
Foie 4,697 0,7 7,977 0,09 -69,8
Glandes salivaires 0,079 15,0 0,123 2,17 -55,5
Glandes surrénales 31,184 2,7 10,954 0,40 64,9
Gros intestin 0,137 4,3 1,352 0,22 -886,5
Intestin grêle 0,163 2,9 0,980 0,21 -501,2
Moelle osseuse rouge 8,927 0,2 2,236 0,07 75,0
Muqueuse buccale 0,049 25,9 0,078 4,66 -59,8
Nœuds lymphatiques 4,704 0,4
Œsophage 17,101 1,5 10,126 0,28 40,8
Pancréas 6,600 1,5 5,623 0,32 14,8
Peau 3,687 0,5 3,262 0,04 11,5
Poumons 25,064 0,3 21,936 0,05 12,5
Prostate 0,006 100 0,005 22,13 15,7
Reins 2,229 1,9 2,260 0,35 -1,4
Rate 6,001 1,4 25,348 0,14 -322,4
Surface des os 13,332 0,2 20,069 0,04 -50,5
Testicules 0,002 38,78
Thymus 5,015 4,0 5,491 0,55 -9,5
Thyroïde 0,483 8,2 1,585 1,16 -228,2
Tissus musculaire 3,961 0,1 3,309 0,03 16,5
Vésicule biliaire 1,236 5,4 2,320 0,71 -87,7
Vessie 0,004 43,6 0,008 7,96 -109,0
Voies extrathoraciques 0,151 15,0 0,128 1,11 15,1
Dose efficace ICRP103 (µSv) 6,827 0,3 6,293 3,12 7,8

facteurs. PCXMC utilise un fantôme anthropomorphe mathématique de type MIRD (illustré à la section
II.5.3.1) dont la représentation des organes diffère tant sur leurs positions que sur leurs formes par rapport
aux fantômes XCAT. Comme discuté section III.5.1, la morphologie « schématique » des fantômes MIRD
induit des différences systématiques avec les résultats obtenus par la littérature en utilisant fantômes
voxélisés. De plus, la composition des tissus et organes est aussi très différente entre PCXMC et SDMC. En
effet, le fantôme de PCXMC n’utilise que trois tissus, synthétisés dans le tableau II.3. Ainsi les différences
de composition et de densité des matériaux peuvent induire des différences, notamment à la dose absorbée
au squelette, le tissu osseux utilisé par SDMC et défini par l’ICRU ayant une densité de 1,92 et celui de
PCXMC une densité de 1,4.

De manière générale les doses aux organes dans le champ primaire du faisceau ont un écart inférieur à
40%. Les doses efficaces sont en bon accord avec un écart de 8% entre PCXMC et SDMC. On peut également
remarquer que pour les organes présentant les écarts les plus importants, SDMC calcule toujours une dose
plus importante que PCXMC. Les résultats obtenus montrent ainsi deux points importants : une cohérence
entre les deux codes de calcul pour la dose aux organes irradiés dans le champ primaire, des différences
significatives pour les organes hors du champ d’irradiation.

5.2 Comparaison à la mesure expérimentale

Les résultats de la publication de Wood et al. [206] ont été utilisés afin de comparer les résultats de
SDMC à la mesure expérimentale. Cette publication présente les résultats de mesures expérimentales de
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dose aux organes dans un fantôme anthropomorphe via une imagerie CBCT 7 dans le cadre d’un traitement
de la prostate par radiothérapie. Il ne s’agit pas de radiologie interventionnelle, mais la publication présente
un intérêt particulier car elle contient tous les détails nécessaires à la reproduction du protocole expéri-
mental par l’intermédiaire de SDMC. De plus, ces mesures ont été comparées aux résultats de simulation
Monte Carlo générés par PCXMC 2.0.

Les mesures expérimentales de cette publication ont été effectuées au moyen de TLD placés dans
les organes d’intérêt d’un fantôme anthropomorphe RANDO masculin représenté sur la figure V.10. Ce
fantôme représente un homme de 175 cm et de 73,5 kg dont la largeur du thorax est de 32 cm et son
épaisseur maximale est de 23 cm [106]. Plusieurs TLD ont été placés dans les organes d’intérêt, la dose à
l’organe étant calculée comme la moyenne de la dose individuelle des TLD placés dans cet organe. Dans
SDMC le fantôme RANDO est modélisé par un fantôme XCAT masculin de 1,75 m sans bras 8 et dont
la morphologie tient compte des dimensions du thorax. Lors des irradiations expérimentales, la prostate
du fantôme a été alignée par laser avec l’isocentre du faisceau, l’isocentre du faisceau modélisé par SDMC
étant donc aussi aligné avec la prostate du fantôme XCAT.

Figure V.10 – Fantôme anthropomorphe mâle RANDO.

Le champ de la machine, de taille 26,8 × 20,6 cm2, étant asymétrique dû à la présence d’un filtre
papillon, il a été modélisé par 4 sous-champs dont les caractéristiques sont définies dans le tableau V.18.
Huit incidences différentes ont été considérées (de 0° à 315° par pas de 45°). En tenant compte des quatre
sous-champs par incidence, le nombre total de simulations à effectuer avec SDMC est de 32. Le nombre de
rayons X primaires par simulation étant de 106, la dose aux organes sera donc reconstruite pour 3,2× 107

particules primaires dans SDMC.

Table V.18 – Caractéristiques des quatre sous-champs définis par Wood et al. [206]. Ka,iso : kerma dans
l’air à l’isocentre. ftot : filtration totale du faisceau en équivalent aluminium. LFOV : longueur du champ
à l’isocentre (la largeur de 20,6 cm reste constante).

Sous-champ Ka,iso (mGy) ftot (mmAl) LFOV (cm)
1 10,1 4,7 9,8
2 8,3 6,1 3,0
3 5,5 10,0 3,0
4 1,7 27,1 11,0

Le tableau V.19 présente la comparaison des doses aux organes obtenues par SDMC avec les résultats

7. Acronyme anglais de Cone beam computed tomography, encore appelé imagerie volumétrique par faisceau conique.
8. Le fantôme Rando ne possédant pas de bras, ils n’ont donc pas été modélisés dans SDMC et PCXMC.
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expérimentaux et simulés (PCXMC) de la publication de Wood et al. [206]. Seules les doses aux organes
masculins dans le champ primaire et la dose efficace sont comparés.

Table V.19 – Comparaison des doses aux organes du patient issues de SDMC avec celles provenant de la
publication de Wood et al. [206] par mesure expérimentale via TLD et par simulation via PCXMC.

Dose au organes (mGy) Écarts relatif (%)
Organe TLD PCXMC SDMC TLD-PCXMC TLD-SDMC PCXMC-SDMC
Vessie 33,6 (10%) 30,6 (13%) 30,17 (0,2%) 8,9 10,2 1,4
Prostate 30,1 (10%) 29,1 (2,4%) 25,48 (0,2%) 3,3 15,3 12,4
Testicules 37,4 (10%) 37,8 (1,1%) 37,22 (0,2%) -1,1 0,5 1,5
Intestin grêle 3,0 (10%) 2,5 (4,0%) 2,94 (0,1%) 16,7 2,0 -17,6
Gros intestin 9,6 (10%) 7,8 (1,3%) 5,91 (0,1%) 18,8 38,4 24,2
Dose efficace 9 (mSv) 6,1 5,97 (0,7%) 2,1

La comparaison des résultats fait apparaitre un écart inférieur à 25% entre la mesure TLD et la
reconstruction de SDMC, à l’exception de la dose au gros intestin. L’écart significatif (∼ 40%) entre la
mesure expérimentale et SDMC pour le gros intestin est supposé être lié à une différence entre la manière
de calculer la dose de cet organe par TLD et dans SDMC. En effet, si les TLD du gros intestin ont été
placés au centre de la lumière de ce dernier, la dose à l’organe reconstruite sera différente de celle de
SDMC, qui ne calcule la dose absorbée que dans les parois de l’intestin et ne prend pas en compte la dose
absorbée dans la lumière de celui-ci.

L’écart entre les doses reconstruites par PCXMC et par SDMC est inférieur à 25%. Ce résultat est tout
à fait acceptable compte tenu de la comparaison entre PCXMC et SDMC réalisée à la section précédente.
Les écarts obtenus se révèlent finalement plutôt faibles compte tenu des différences dans la morphologie et
le positionnement des organes entre les différents fantômes utilisés (RANDO, MIRD et XCAT) [116]. Bien
que des études complémentaires soient nécessaires pour mieux comprendre l’origine des écarts observés,
ces résultats sont tout à fait acceptables pour les applications de radioprotection visées.

6 Conclusion

Le logiciel de reconstruction dosimétrique SDMC développé durant cette thèse permet de répondre à
la problématique de l’estimation de la dose reçue par le patient lors des surexpositions, tant au niveau des
points chauds sur la peau que de la dose reçue par les organes à risques. Le logiciel a été testé sur plusieurs
cas cliniques de cardiologie interventionnelle. La précision de la modélisation de l’examen associée à un
temps d’exécution réduit et une automatisation complète confère au logiciel les qualités nécessaires à une
utilisation en routine clinique. Le développement d’un protocole permettant de modéliser avec précision
et rapidement le faisceau à partir de données expérimentales issues d’un contrôle qualité de la machine
associé à la lecture des fichiers de la norme DICOM permet de plus au logiciel d’être utilisé sur la plupart
des installations de radiologie interventionnelle sous réserve de modifications mineures dans la géométrie
de la machine.

La validation du calcul de dose a été réalisée au travers de différents paramètres fournis directement par
la machine ou mesurés expérimentalement. Les résultats obtenus ont démontré les bonnes performances du
logiciel de reconstruction dosimétrique, et ce pour un nombre important de configurations d’irradiation.
Ces résultats ont également permis de mettre en évidence un certain nombre de points qui nécessitent
une analyse plus approfondie par le suite. Il conviendra en particulier d’effectuer des validations plus
poussées des valeurs dosimétriques reconstruites par SDMC, notamment une validation des valeurs et des
cartographies de dose à la peau via la mesure expérimentale par l’intermédiaire de films radiochromiques.
Une validation de la dose aux organes par l’utilisation de TLD placés dans un fantôme anthropomorphe sur
une machine de radiologie interventionnelle est également importante. Et enfin, pour permettre l’utilisation
du logiciel SDMC au plus grand nombre d’utilisateurs, le développement d’une interface graphique sera
nécessaire dans l’avenir.

9. Selon les coefficients de pondération de l’ICRP 103 [38].
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Les procédures interventionnelles utilisent les rayons X afin de contrôler des actes médicaux diagnos-
tiques ou thérapeutiques. Bien que peu invasives, ces procédures présentent un risque d’apparition d’effets
radio-induits pour le patient. En effet, ces interventions peuvent êtres longues et effectuées de manière
répétée sur une courte période de temps, amenant le patient à être exposé à une quantité importante
de rayonnements ionisants. Une exposition importante va induire des effets déterministes à court terme,
notamment à la peau du patient (brulure, nécrose, . . . ), mais aussi des effets stochastiques à long terme,
comprenant des cancers radio-induits et des effets héréditaires. Dans ce cadre, le suivi et la consignation
de l’exposition du patient sont essentielles à sa radioprotection, notamment à la prévention et la prise en
charge des éventuels effets tissulaires, majoritairement à la peau, résultant de cette exposition. Ainsi, dans
le cas du dépassement d’un seuil dosimétrique, l’évaluation précise de l’intensité et de la localisation de
l’exposition est indispensable. Afin de répondre à ces problématiques, les travaux de cette thèse se sont
orientés vers le développement d’un logiciel permettant l’estimation et la consignation de la dosimétrie du
patient de manière post-opératoire, appelé SDMC pour Skin and organ Dose Monte Carlo. Les objectifs
de cet outil se sont focalisés sur la précision de la modélisation et de l’estimation de la dosimétrie du
patient, mais aussi sur le fait que le logiciel doit pouvoir s’intégrer dans une utilisation en routine clinique,
imposant une génération des résultats en un temps réduit et une simplicité d’utilisation.

La simulation Monte Carlo étant la méthode de référence actuelle pour le calcul dosimétrique, il est
apparu indispensable de baser le logiciel sur cette méthode. Le code de calcul Monte Carlo GATE, de part
ses outils de calcul de dose en géométrie voxélisée et ses méthodes de réduction de variance et de naviga-
tion voxélisée avancées, a été jugé comme le plus adapté pour effectuer les modélisations des procédures
interventionnelle et reconstruire la dosimétrie du patient. Cependant, malgré l’augmentation constante des
capacités de calcul informatique, l’inconvénient majeur de la méthode Monte Carlo reste le temps néces-
saire à la convergence des résultats. Ainsi, la première partie du travail de thèse a été consacré à l’étude des
moyens existants pour améliorer le temps de calcul tout en conservant une bonne précision. La comparaison
des méthodes de calcul de dose disponibles dans GATE a montré que l’utilisation conjointe de la méthode
de réduction de variance Track Length Estimator avec la méthode de navigation voxélisée Regionalized
Volume et la liste des processus physiques Livermore permet d’obtenir une amélioration significative de la
convergence des calculs de dose sans que ces derniers ne soient biaisés. En effet, cette combinaison permet
d’obtenir une dose maximale à la peau avec une incertitude statistique de l’ordre de 5% en 11 minutes
alors qu’il faudrait environ 9 heures au calcul Monte Carlo classique pour atteindre ce résultat (calcul non
parallélisé), soit une accélération d’un facteur 50. Une partie de ce travail a débouché sur le développe-
ment d’une méthode permettant l’amélioration de la convergence des résultats en diminuant la résolution
des cartes de dose par rapport à la résolution d’origine du volume voxélisé. L’étude comparative des algo-
rithmes de calcul Monte Carlo de la dose en volumes hétérogènes a montré que l’algorithme de pondération
massique, développé dans le cadre de ce travail de thèse, est particulièrement adapté aux applications de
radioprotection. Le rééchantillonnage de la résolution des cartes de dose permis par cet algorithme est une
solution efficace pour réduire l’incertitude statistique sur la dose, réduction pouvant atteindre un facteur
2,7 avec l’algorithme de pondération massique avec une diminution de la résolution de la carte de dose d’un
facteur 8 par rapport à la résolution d’origine, et ce en conservant une bonne reconstruction de la dose
absorbée dans les voxels hétérogènes avec moins de 2% de surestimation en moyenne. Cette méthode est
particulièrement utile lors de l’utilisation de fantômes anthropomorphes voxélisés non déformables pour les
reconstructions dosimétriques par simulation Monte Carlo. L’autre solution (qui a finalement été retenue)
consiste à utiliser les fantômes anthropomorphes hybrides XCAT, qui ont la particularité d’avoir un large
choix de paramètres permettant de représenter au mieux l’anatomie du patient. Des algorithmes dédiés à
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ces fantômes ont été développés, notamment un algorithme permettant l’automatisation du placement du
faisceau par rapport à l’organe cible de la procédure.

Le logiciel SpekCalc a été choisi pour modéliser analytiquement les spectres de rayons X émis par les
systèmes interventionnels, son modèle étant complet et permettant une génération rapide de spectres de
paramètres variés. La précision de la modélisation du faisceau de rayons X a fait l’objet d’un travail impor-
tant, notamment sur la fidélité de sa distribution spatiale, de sa distribution en énergie et de sa fluence. Le
principal effet impactant la distribution spatiale des rayons X du faisceau est l’effet talon d’anode. Cet effet
va se traduire par une diminution de l’intensité des rayons X suivant leur angle d’émission, pouvant aller
jusqu’à 30% pour les grands champs. Une partie des travaux de cette thèse a donc été consacrée au déve-
loppement d’une méthode de modélisation analytique de l’effet talon d’anode. La comparaison des écarts
entre les profils d’intensité de référence obtenus par simulation Monte Carlo du tube et ceux obtenus avec
la modélisation analytique est en moyenne inférieure à 2%, tandis que l’écart entre les énergies moyennes
des spectres de rayons X est en moyenne de l’ordre de 1%. Le gain en temps de calcul de la modélisation
analytique de l’effet talon d’anode par rapport à la modélisation par simulation purement Monte Carlo est
au minimum d’un facteur 20000. L’intégration dans SDMC de la modélisation analytique de l’effet talon
d’anode permet d’améliorer la fidélité de la modélisation du faisceau de la machine tout en conservant un
temps de calcul raisonnable. La distribution en énergie et la fluence du faisceau sont reconstruites par des
algorithmes analytiques basés sur SpekCalc, algorithmes permettant de reconstruire rapidement et précisé-
ment la filtration permanente et la fluence du faisceau à partir de données expérimentales. Il a été montré
que ces caractéristiques pouvaient être reconstruites de manière précise à partir des contrôles qualités des
systèmes. Ces dernières se sont révélées compatibles avec les valeurs de la documentation constructeur et
avec les données de la littérature.

Afin de valider la modélisation du logiciel SDMC, les résultats ont été comparés à la mesure expéri-
mentale in situ. Dans un premier temps, les indicateurs dosimétriques issus du fichier RDSR enregistrés à
chaque procédure ont été comparés avec ceux reconstruits par SDMC. Ces comparaisons ont montré un bon
accord sur l’ensemble des évènements d’irradiation, avec un écart moyen de 2,4% pour le produit kerma
surface et de 6% pour le kerma dans l’air au point de référence. La confrontation des résultats de SDMC
avec des mesures expérimentales du kerma dans l’air dans le faisceau primaire et diffusé a mis en lumière
des écarts s’échelonnant de 15 à 25% selon les conditions d’irradiation. Il a été remarqué que la position
des éléments de manipulation dans la simulation Monte Carlo avait un impact significatif sur le kerma
dans l’air reconstruit. Malgré la nécessité de mesures de validation complémentaires, ces résultats sont
cependant considérés comme acceptables pour les applications visées de radioprotection. Les performances
du calcul de dose de SDMC ont été estimées en utilisant des fichiers RDSR de cas cliniques réels de cardio-
logie interventionnelle. Il a été mis en lumière que la reconstruction de la dosimétrie du patient s’effectue
en une heure en moyenne sur un ordinateur personnel, cette durée étant corrélée au nombre de séquences
d’irradiation de la procédure. L’incertitude statistique des cartes de dose des patients est inférieure à 20%
dans les zones d’intérêt. De plus, l’incertitude de la dose aux organes dans le champ primaire est inférieure
à 2% et inférieure à 20% pour les organes hors champ. Enfin, l’incertitude sur la dose maximale à la peau
est en moyenne inférieure à 5%. Le temps de génération et la précision statistique des résultats sont tout
à fait convenables pour un calcul clinique post-opératoire, même en cas de reconstruction systématique
à chaque examen. La confrontation des doses reconstruites par SDMC avec celles mesurées expérimen-
talement par dosimètres thermoluminescents dans un fantôme anthropomorphe fait apparaitre un écart
moyen de 13% sur les doses aux organes dans le champ primaire. De plus, la comparaison des résultats
de SDMC avec ceux du logiciel de reconstruction dosimétrique de référence actuel PCXMC a montré que,
de manière générale l’écart entre les doses aux organes dans le champ primaire est inférieur à 40%. Les
écarts obtenus se révèlent plutôt faibles compte tenu des différences dans la morphologie et le placement
des organes entre les différents fantômes anthropomorphes utilisés.

En conclusion, le logiciel développé durant cette thèse a montré qu’il est aujourd’hui possible d’associer
une reconstruction dosimétrique complète par une méthode Monte Carlo avec une modélisation précise
de la machine et du patient tout en conservant un temps de calcul raisonnable. De plus, l’automatisation
des processus de SDMC (à savoir la lecture des fichiers RDSR, la génération des fichiers d’entrée GATE
et l’exploitation des résultats) permet de générer un rapport dosimétrique complet et la carte de dose de
l’exposition de la peau et des organes du patient sans que l’utilisateur ait besoin de connaissances avancées
en simulation Monte Carlo. Ces éléments permettent de rendre accessible à la routine clinique la recons-
truction dosimétrique du patient par simulation Monte Carlo associée à des fantômes anthropomorphes
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hybrides. L’utilisation systématique de SDMC après chaque procédure permettrait de répondre aux besoins
croissants de suivi et de consignation de la dosimétrie du patient lors des procédures interventionnelles,
et d’améliorer ainsi la prise en charge du patient lors de dépassement d’un seuil de risque d’apparition
d’effets radio-induits. Cependant, des mesures expérimentales plus approfondies restent nécessaires pour
caractériser la précision de la modélisation de SDMC, tant au niveau de la modélisation du kerma dans
l’air que pour le calcul de la dose aux organes et à la peau du patient. Une amélioration de l’ergonomie du
logiciel, passant par le développement d’une interface graphique, reste également à mettre en œuvre.

La prochaine étape envisagée concernant le développement du logiciel SDMC est son utilisation pour
la radioprotection du personnel médical travaillant dans la salle durant les procédures. En effet, la radio-
protection du personnel en radiologie interventionnelle est une problématique actuelle tendant, elle aussi,
à devenir plus stricte (annexe A). La réutilisation de la modélisation des procédures interventionnelles de
SDMC permettrait de générer des cartes du kerma dans l’air dans la salle d’opération sans modification
majeure du code. Il a d’ailleurs été montré que le kerma dans l’air à un mètre du centre diffusant reconstruit
par SDMC ne s’écarte que de 15 à 25% des mesures expérimentales, écart tout à fait acceptable pour des
applications de radioprotection. L’affichage en temps réel du champ de dose dans la salle permettrait au
praticien d’optimiser ses pratiques afin de minimiser son exposition et celle du patient tout en permettant
au reste du personnel de visualiser les zones les plus irradiantes dans la salle et d’optimiser leur placement.
Cependant, la reconstruction en temps réel des modélisations Monte Carlo n’est aujourd’hui pas possible
sans l’utilisation de grille de calcul ou de calcul parallélisé par GPU 10. Une solution envisageable serait le
pré-calcul stratégique de cartes du champ de dose dans la salle pour des paramètres d’intérêt et un affichage
en temps réel de ces cartes en fonction de la variation des paramètres d’irradiation. La mise en place de
cette solution nécessitera cependant une connexion directe à la machine, connexion restant actuellement
compliquée à mettre en œuvre à ce jour.

10. Acronyme anglais de Graphics Processing Unit. Terme français : processeur graphique.
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Annexe A

Radioprotection du personnel
médical en radiologie
interventionnelle

1 Introduction

De tout le personnel médical et paramédical travaillant dans un hôpital, le praticien interventionnel
est le personnel hospitalier étant le plus irradié. L’exposition de ces derniers est 1000 fois plus élevée que
celle du personnel travaillant dans la salle de contrôle [39]. Pour les mêmes procédures et types de patients
l’exposition du praticien peut varier d’un ordre de grandeur [207]. Cette grande variation témoigne de la
diversité dans les pratiques des praticiens qui ne respectent pas toujours les principes fondamentaux de
radioprotection. Afin de protéger les travailleurs face aux rayonnements ionisants la législation française
impose des règles strictes de radioprotection 1.

2 Sources d’exposition

Le personnel travaillant en salle de radiologie interventionnelle 2 est exposé de trois manières aux
rayonnements ionisants, par le rayonnement primaire, le rayonnement diffusé et le rayonnement de fuite
(figure A.1).

Le rayonnement de fuite provient du boitier du tube à rayons X, il est composé des rayonnements
ne faisant pas partie du faisceau primaire. Ce rayonnement devant traverser le blindage du boitier, il est
uniquement composé des rayons X les plus énergétiques.

Le rayonnement diffusé par le patient et la table d’opération est presque entièrement responsable de
l’exposition du personnel, ainsi les méthodes visant à réduire l’exposition du patient vont aussi réduire
l’exposition de ces derniers [207].

1. Décret n°2003-296 du 31 mars 2003 relatif à la protection des travailleurs contre les dangers des rayonnements ionisants
2. Médecins, infirmières, techniciens.
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A B C

Rayonnement primaire Rayonnement di�usé Rayonnement de fuite

Figure A.1 – Illustration des sources d’exposition du personnel en salle de radiologie interventionnelle. A :
Rayonnement primaire provenant du point focal. B : Rayonnement diffusé par le patient. C : Rayonnement
de fuite s’échappant du boitier du tube à rayons X. [8].

3 Limites réglementaires

Les limites de dose sont fixées afin de limiter le risque d’effets stochastiques et d’éviter l’apparition
d’effets déterministes chez le personnel travaillant dans la salle d’opération. Les limites d’exposition pour
les parties du corps sont exprimées en dose équivalente (HT) pour les effets déterministes dans un organe
ou un tissu et en dose efficace (E) pour les effets stochastiques dans l’ensemble du corps. La dose efficace
E est définie comme proportionnelle au risque de cancers radio-induits et d’effets héréditaires. Par contre
elle ne reflète pas l’exposition des parties exposées du corps comme les mains et les yeux.

Les limites réglementaires concernant la radioprotection des travailleurs sont données dans le tableau
A.1.

Table A.1 – Synthèse des limites règlementaires française de radioprotection. DMC : Douze Mois Consé-
cutifs

Dose efficace (corps entier) Dose extrémités a Dose cristallin Dose peau (1 cm2)
Public b 1 mSv/an 15 mSv/an 50 mSv/an
Travailleur cat. A c 20 mSv/DMC 500 mSv/DMC 150 mSv/DMC 500 mSv/DMC
Travailleur cat. B d 6 mSv/an 150 mSv/DMC 45 mSv/DMC 150 mSv/DMC

a. mains, avant-bras, pieds et chevilles
b. Code la santé publique Art.R1333-8
c. Code du travail Art.R4451-12 & R4451-13
d. Code du travail Art.R4451-44 & R4451-46

Les travailleurs exposés aux rayonnements ionisants peuvent être classés en catégorie A ou B en fonction
de l’estimation de leur dose efficace annuelle.

3.1 Cas de la limite au cristallin

Dans son rapport 118 datant de 2011, l’ICRP recommande d’abaisser la limite de dose au cristallin
pour les travailleurs de catégorie A à une valeur de 20 mSv/an en moyenne sur 5 ans et ne dépassant
pas 50 mSv sur une année [37]. La communauté européenne de l’énergie atomique a pris en compte cette
recommandation dans sa directive 2013/59/EURATOM [54]. L’article R. 4451-6 du décret n°2018-437 du 4
juin 2018 transpose cette limitation dans la loi française. Cependant, l’application de cette limite n’entrera
en vigueur que le premier juillet 2023.
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4 Équipements de protection

Il existe trois types de protection du personnel médical contre les rayonnements ionisants [208] :
— la protection architecturale : consistant en un blindage des murs, plafond et sol des salles d’in-

tervention,
— la protection montée sur la machine : consistant en des écrans plombés montés sur la table

d’opération ou suspendus,
— la protection via équipements personnels : via tablier plombé, protège thyroïde et lunettes

plombées.

L’étude ORAMED a montré que l’utilisation d’équipement de protection (tablier plombé, écrans blindés
suspendus et à la table et lunettes plombées) permet de réduire efficacement l’exposition des différentes
parties du corps du praticien [209], mais aussi que 31% des 646 procédures de cardiologie interventionnelles
étudiées par le projet n’utilisaient aucun équipement de protection, alors que 44% des procédures utilisaient
un écran blindé suspendu et un rideau blindé monté sur la table [210].

4.1 Tabliers plombés

Le plomb est très efficace pour protéger des rayonnements ionisants mais a l’inconvénient d’être lourd,
ainsi le poids des tabliers plombés portés par le personnel médical peut poser problème. En effet, le poids
peut causer des dommages au dos des porteurs [45]. Pour résoudre ce problème, le plomb des tabliers a
été remplacé par des matériaux plus légers d’atténuation équivalente (polymères Sn-Ba, vinyle PVC-Pb,
caoutchouc-Pb, caoutchouc-W, . . . ) [211].

Le port d’un tablier plombé de 0,5 mm de plomb (ou équivalent) permet d’atténuer environ 95%
des rayonnements aux énergies de faisceau utilisées en radiologie interventionnelle [211]. La tableau A.2
présente l’atténuation des tabliers plombés pour différentes épaisseur équivalentes de plomb et différentes
tensions de tube à rayons X.

Table A.2 – Synthèse des atténuations induites par les tabliers plombés pour différentes épaisseurs équi-
valentes de plomb pour plusieurs tensions de tube à rayons X [212, 39].

kVp Épaisseur équivalente de plomb (mm) Fraction de rayonnements atténués (%)
70 0,25 96,7

0,50 99,5
80 0,25 94,3

0,50 98,7
90 0,25 91,7

0,50 97,6

Le tablier ne protégeant pas les yeux et les extrémités du porteur, l’exposition de ces parties est devenue
une préoccupation centrale.

4.2 Écrans blindés

Deux types d’écrans de protection se trouvent généralement dans les salles de radiologie intervention-
nelle, les écrans suspendus au plafond, destinés à protéger les parties supérieures du corps du praticien et
les écrans (ou rideaux) à roulettes ou montés sur la table, destinés à protéger les membres inférieurs du
praticien (figure A.2).

Des écrans blindés sont destinés à protéger le médecin pratiquant l’opération à proximité de la source
de rayonnements (figure A.2). Ces écrans ont une épaisseur de plomb équivalente pouvant varier de 0,5 à
2 mm.
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Le personnel médical devant rester dans la salle mais ne nécessitant pas de rester proche du patient
peut être protégé par de grands écrans mobiles et transparents.

Figure A.2 – Illustration de l’utilisation des écrans suspendus et sous la table [45].

4.2.1 Écrans suspendus au plafond

Les écrans blindés suspendus au plafond sont destinés à la protection de la partie supérieure du corps
du médecin. Ils sont généralement transparents afin de ne pas entraver le champ de vision du praticien.
Ces écrans sont très utiles dans les procédures où la zone imagée est séparée de la zone d’entrée du cathéter
(cardiologie et neurologie interventionnelle). Le placement de ces écrans doit être aussi proche que possible
du patient afin de bloquer la partie la plus intense des rayonnements diffusés par le patient, située au point
d’entrée des rayonnements dans ce dernier (figure A.3).

Figure A.3 – Illustration de la protection d’un écran suspendu en fonction de son placement par rapport
au médecin [45].

Utilisés de manière adaptée, les écrans blindés suspendus au plafond permettent de réduire l’exposition
du praticien de deux ordres de grandeur [207], l’exposition des mains du praticien est quant à elle réduite
d’environ un facteur 2 [213]. De même, ils permettent de réduire significativement la dose reçue par le
cristallin, dans les procédures où le tube est au-dessus de la table, la dose est réduite d’un facteur allant de
5 à 8 et dans les cas où le tube est sous la table la dose est réduite d’un facteur allant de 3 à 7 [209], une
autre étude a rapporté une réduction d’au moins deux ordres de grandeurs de la dose au cristallin [214].
Ainsi l’utilisation optimale de l’écran suspendu au plafond permet de remplacer efficacement le port de
lunettes plombées et de protège thyroïde [39]. Il a aussi été montré que l’utilisation conjointe des lunettes
plombées et de l’écran suspendu au plafond permet de réduire la dose aux yeux et à la partie supérieure
du corps du praticien de 50 à 80 % [215].

Malgré tout, durant certaines procédures l’écran suspendu interfère avec les actions du praticien, il n’y
est donc pas utilisé. Dans ces situations l’utilisation de lunettes blindées est obligatoire [39].
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5 Optimisation des pratiques

L’exposition du patient et du personnel médical peut être optimisée par plusieurs moyens, en utilisant
les méthodes de contrôle de radioprotection énoncées à la section II.3, mais aussi par la maitrise par les
praticiens des éléments techniques présents sur les équipements de fluoroscopie.

Différents moyens d’optimisation de l’exposition existent [8, 207, 39], notamment :
— En optimisant la géométrie de l’exposition : en gardant le tube à rayons X le plus éloigné et le

détecteur au plus proche du patient, en réduisant l’utilisation du zoom et en limitant la taille de
champ par une collimation adaptée.

— En adaptant le positionnement du patient : en irradiant par une projection sous la table ou en levant
les bras du patient lors d’une projection latérale.

— En variant la projection d’entrée des rayonnements pour ne pas irradier de manière répétée la même
zone de la peau du patient.

— En réduisant le temps de fluoroscopie et en utilisant les outils de conservation de la dernière prise de
vue.

— En utilisant des lunettes plombées ou un écran blindé suspendu pour réduire l’exposition au cristallin
du praticien.

Le tableau A.3 donne quelques exemples de l’augmentation de la dose à l’entrée du patient et celle du
personnel selon la variation de différents paramètres.

Table A.3 – Synthèse des effets de la variation de différents paramètres sur la dose à l’entrée du patient
et celle du personnel (pour un patient de 20 cm d’épaisseur) [216, 39]. fpatient : facteur d’augmentation de
la dose à l’entrée du patient. fpersonnel : facteur d’augmentation de la dose au personnel médical.

Paramètres fpatient fpersonnel
Passage du mode faible au mode élevé de fluoroscopie ×3,0 ×2,6
Passage du champ de vue de 23 cm à 17 cm ×1,4 ×1,0
Passage d’un patient de 16 cm d’épaisseur à 28 cm d’épaisseur ×6,0 ×4,2
Passage du mode de fluoroscopie faible au mode graphie ×10 ×8,3

Ces optimisations sont cumulatives, pouvant entrainer une réduction de la dose à la peau du patient
pouvant aller jusqu’à 8 Gy pour les procédures longues [45]. Une utilisation correcte des équipements de
protection et une application optimale des principes de protection permettent de réduire l’exposition du
personnel à quelques microsieverts par procédures [207].

6 Exposition typique

Le niveau d’exposition aux rayonnements ionisants du personnel médical travaillant en radiologie in-
terventionnelle peut être élevé. De manière générale, à un mètre du patient le médecin reçoit une dose due
au rayonnement diffusé (au-dessus du tablier plombé) d’environ 0,1% de l’exposition incidente du patient
[8]. Les débits de kerma dans l’air dû au rayonnement diffusé à proximité du patient s’échelonnent de 1 à
10 mGy/h [217].

D’après le rapport 168 de la NCRP 3 [45], le niveau d’exposition du personnel dépend grandement du
type et de la complexité de la procédure. La dose moyenne à la poitrine s’échelonne de 3 µSv pour les
procédures de diagnostique peu complexes ainsi que les procédures utilisant des techniques de réduction
de la dose, jusqu’à 660 µSv pour les procédures où le tube à rayons X est positionné au-dessus de la table.
Pour un taux d’environ 1000 opérations par an, l’exposition du praticien peut dépasser la limite annuelle

3. Acronyme anglais pour National Council on Radiation Protection and Measurements, organisation des États-Unis.
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de dose efficace de 20 mSv suivant le type de procédures effectuées et de la même manière dépasser les
limites de dose équivalentes au cristallin et aux mains si aucun équipement de protection n’est utilisé.

L’exposition du personnel médical en radiologie interventionnelle est influencée par plusieurs facteurs
[209, 218, 219] :
— les paramètres du faisceau : le tension et le courant du tube à RX, la filtration du faisceau, la

taille de champ, le temps de fluoroscopie et le nombre d’images de scopie,
— la géométrie de l’irradiation : la position et la rotation de l’arceau, la position de la table

d’opération et la position du personnel dans la salle,
— l’utilisation des équipements de protection : les écrans/rideaux plombés, les vêtements de

protection et les lunettes plombées,
— la morphologie du patient

L’étude de l’apparition des tumeurs chez les praticiens interventionnels menée par Roguin et al. [220] a
montré que dans 85% des cas de cancers du cerveau des cardiologues interventionnels la tumeur est située
dans l’hémisphère gauche du cerveau, côté le plus proche de la source de rayonnement lors des procédures.

Plusieurs données dosimétriques doivent être surveillées chez le personnel médical afin de prévenir les
effets radiobiologiques : la dose aux extrémités, au cristallin, ainsi que la dose efficace.

6.1 Exposition des extrémités

Concernant l’exposition des mains du praticien, certaines procédures (drainage biliaire, injections spi-
nales, . . . ) imposent une manipulation d’instruments dans le faisceau primaire de rayons X, ainsi une
attention particulière doit être portée afin d’éviter une exposition directe de leurs mains [45].

Pour les procédures vasculaires l’exposition des doigts peut aller jusqu’à 840 µSv par procédure. Sans
dispositif de protection, l’exposition des mains durant les procédures d’angiographie peut varier de 120 à
710 µSv par opération. Pour les autres procédures interventionnelles l’exposition des mains s’échelonne de
50 à 630 µSv par procédure. Si aucune protection blindée n’est utilisée la dose reçue aux pieds du praticien
excède celle reçue aux mains de celui-ci, ces doses varient de 320 à 2640 µSv par procédure. L’exposition
durant les procédures de cardiologie interventionnelle varie, pour les mains de 260 à 350 µSv par procédure,
pour les pieds de 10 à 200 µSv par procédure et pour les épaules de 10 à 100 µSv par procédures [221].

Durant les procédures de drainage biliaire l’exposition des jambes est inférieure à celle des mains
indépendamment de l’utilisation des protections radiologiques. Si aucun équipement de protection n’est
utilisé durant les procédures de pose de stent, d’embolisation et d’angioplastie, l’exposition des jambes du
personnel est deux à trois fois supérieure à l’exposition des mains. Toutefois l’utilisation de l’écran blindé
sous la table permet de réduire significativement la dose aux jambes [221].

La grande variété d’exposition des extrémités du personnel entre les procédures souligne l’importance
de l’utilisation d’équipement de protection et d’une formation adaptée du personnel.

L’extrapolation des valeurs de doses sur une année de la plupart des études montre que la dose aux
extrémités reste sous les limites annuelles recommandées [221]. Cependant des études ont montré que
l’exposition des épaules du praticien serait plus haute que la limite annuelle et que lors d’opérations
lourdes les doses aux mains du praticien peuvent elles aussi approcher la limite annuelle d’exposition
[222, 223].

Pour la plupart des procédures la zone la plus irradiée de la main du praticien se situe au niveau du
petit doigt [221]. Ainsi la meilleure manière de surveiller l’exposition au niveau de la main est de placer le
dosimètre au niveau des petits doigts du praticien [224].

Si les équipements de protection sont correctement utilisés durant les procédures la dose aux extrémités
peut rester faible et être 3 à 9 fois plus élevée si les écrans de protection ne sont pas utilisés [213].
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6.1.1 Exposition des jambes

La plupart des procédures interventionnelles sont effectuées avec le tube à rayons X sous la table
d’opération. Le faisceau est ainsi diffusé par la table vers les jambes du praticien. Cette diffusion pouvant
ainsi amener les jambes du praticien à recevoir de fortes doses.

L’exposition des jambes peut être supérieure de plusieurs fois à l’exposition des mains du praticien et
peut approcher de la limite d’exposition si aucun écran/rideau de protection n’est utilisé [225].

Les mesures ont montré que l’exposition du pied et de la cheville du praticien est le double de celle
du genou, la table pouvant être montée trop haut et le rideau plombé monté sur la table ne pouvant plus
protéger la partie basse des jambes [225].

L’utilisation correcte du rideau ou de l’écran blindé monté sur la table permet de réduire l’exposition
des jambes du praticien d’un facteur allant de 10 à 20 [226].

6.1.2 Valeurs de dose

Le tableau A.4 donne l’exposition des extrémités pour les procédures de cardiologie interventionnelle.

Table A.4 – Synthèse des données d’exposition des extrémités du praticien pour les procédures de car-
diologie interventionnelle [226].

Partie du corps Dose (µSv) par procédure
Dose moyenne (min-max)

Main 175(8-514)
Jambes (avec écran de protection) 32(5-96)

6.2 Exposition du cristallin

La plupart des résultats concernant la dosimétrie du cristallin ont été obtenus par l’étude menée par
le projet ORAMED 4.

6.2.1 Protection du cristallin

Le projet ORAMED a montré que le port des équipement de protection du cristallin (lunettes plombées)
reste faible, le taux de praticien portant des lunettes plombées durant les procédures interventionnelles est
de 25% et de 36% durant les procédures de cardiologie [218].

Les lentilles équivalentes à 0,5 mm de plomb des lunettes plombées atténuent 97% des rayonnements,
mais ce facteur n’est pas représentatif de l’efficacité des lunettes [45]. En effet, durant les procédures le
praticien ne regarde pas toujours vers la source de rayonnements et tourne la tête pour regarder l’écran
de contrôle, exposant ainsi ses yeux par le côté des lunettes (si les lunettes sont dépourvues de blindage
sur les côtés).

L’utilisation de lunettes plombées adaptées permet de réduire la dose au cristallin d’un facteur allant
de 3 à 30 [227, 214, 209].

4. Acronyme anglais pour Optimization of Radiation Protection for Medical Staff in Interventional Radiology, Cardiology
and Nuclear Medicine
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6.2.2 Seuil d’apparition d’effets radiobiologiques

Plusieurs études épidémiologiques sur les cataractes radio-induites ont montré que la dose seuil d’ap-
parition est plus basse qu’estimée jusqu’à présent (inférieure à 0,8 Gy) [228]. Le rapport 118 de l’ICRP
recommande que la dose seuil d’exposition non fragmentée pour la radioprotection soit abaissée à une
valeur de 0,50 Sv, et précise que les éléments épidémiologiques actuels indiquent que le seuil d’exposition
fractionné n’est pas supérieur au seuil non fragmenté [37].

6.2.3 Abaissement limite réglementaire

L’exposition du cristallin du praticien est dépendante de sa charge de travail ainsi que de l’utilisation
des équipements de radioprotection. Aujourd’hui, la limite actuelle de 150 mSv sur douze mois consécutif
n’est que rarement atteinte. L’application de la limite réglementaire de dose au cristallin de 20 mSv/an,
va avoir pour conséquence un dépassement du seuil plus fréquent, rendant l’utilisation d’équipements de
radioprotection et le suivi dosimétrique du cristallin indispensable [218].

6.2.4 Valeurs de dose

Le tableau A.5 synthétise les données de la littérature sur l’exposition du cristallin pour les procédures
de cardiologie interventionnelle.

Table A.5 – Synthèse des données d’exposition du cristallin du praticien pour les procédures de cardiologie
interventionnelle [229]

Dose cristallin (µSv) par procédure
Dose moyenne ± écart type (min-max)

Antic et al. (2013) 121±84(4-370)
Donadille et al. (2011) 52±77(4-644)
Kim et al. (2008) (170-439)
Vañó et al. (1998) 170(53-460)
Efstathopoulos et al. (2003) 13
Bor et al. (2009) 72(32-107)
Martin (2011) 66(5-439)
Pratt and Shaw (1993) (15-53)
Lie et al. (2008) 44
Vanhavere et al. (2011) 40
Szumska et al. (2016) 73(1-165)

6.3 Exposition de la thyroïde

Chez les jeunes individus la glande thyroïde est sensible aux cancers radio-induits. Le risque de cancer
diminue fortement après l’âge de 30 ans pour les hommes et 40 ans pour les femmes [235].

L’utilisation conjointe d’un protège thyroïde et d’un tablier plombé réduit la dose efficace d’environ
50% comparé à l’utilisation d’un tablier plombé seul [39]. L’utilisation correcte d’un écran blindé suspendu
permet de réduire la dose à la thyroïde du praticien d’un facteur 10 à 14 [226]. De même l’utilisation d’un
protège thyroïde réduit l’exposition de la thyroïde d’un facteur allant de 2 à 6 [226].

L’exposition de la thyroïde des praticiens par procédure de cardiologie interventionnelle est en moyenne
de 88 µSv [226].
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6.4 Exposition corps entier

La dose efficace du personnel médical a été étudiée dans un grand nombre de publications scientifiques et
ce pour une multitude de procédures interventionnelles aussi bien par mesure physique que par simulation
Monte Carlo [231, 219, 236].

La synthèse de la littérature sur la dose efficace reçue par le praticien durant les procédures de cathété-
risme cardiaque par Kim et al. [231] effectuée en 2008 est résumée dans le tableau A.6. Cette étude montre
que l’exposition des praticiens peut varier de deux ou trois ordres de grandeurs selon le type de procédure
cardiaque. Il est suggéré que ces larges variations de doses sont fonction de la mise en œuvre de protocoles
d’optimisation des procédures et de l’utilisation des équipements de protections radiologiques.

Table A.6 – Synthèse des résultats de l’étude menée par Kim et al. [231] sur les quatre types majeurs de
procédures de cathétérisme cardiaque.

Procédure Dose efficace (µSv) Temps de fluoroscopie moyen
min max

Cathétérisme cardiaque 0,02 38,0 8
Angioplastie coronaire 0,17 31,2 18
Ablation par cathéter 0,24 9,6 47
Implantation de pacemaker ou de
défibrillateur intracardiaque 0,29 17,4 6

Un travail de synthèse sur les procédures interventionnelles autres que cardiaques a été effectué par la
NCRP dans son rapport 168 [45] et est présenté dans le tableau A.7.

Table A.7 – Synthèse des doses moyennes reçues par le praticien pour des procédures interventionnelles
(non cardiaques) (µSv) [45]. Les variations de doses moyennes sont dues à l’écart entre les doses mesurées
dans la littérature.

Procédure Dose efficace (µSv) Dose cristallin (µSv) Dose à la main (µSv)
Drainage biliaire 31 310 670 à 1290
Angiographie cérébrale 0,52 à 1,5 13,6 19,3
Néphrolithotomie percutanée 13 68 à 320 48 à 520
Injections spinale 0,14 4 7
Vertébroplastie 10 84 422 à 1280

6.5 Exposition du personnel autre que le praticien

L’exposition de tous les intervenants se trouvant dans la salle d’opération a fait l’objet de plusieurs
études dans la littérature ces dernières années [237, 238, 239, 240].

Les mesures de dose effectuées par Baptista et al. [240] montrent qu’il existe une grande variation entre
l’exposition du praticien et celle du reste du personnel (techniciens, infirmières, . . . ) se trouvant dans la
salle (figure A.4). La dose sur le corps entier (Hp(10)) a été mesurée sur le praticien, deux techniciens
et une infirmière avec des dosimètres personnel opérationnels (modèle RaySafe i2) sur une quarantaine
de procédures de cardiologie interventionnelle. Le praticien et le premier technicien ont reçu une dose
médiane de 10 µSv, le second technicien a été exposé à une dose médiane de 20 µSv et la dose médiane
de l’infirmière est de 2,7 µSv par procédure. Cette différence est due à la position du personnel, qui est
amené à se déplacer dans la salle au cours de la procédure. La plus haute dose médiane est reçue par le
second technicien qui apporte les instruments au praticien ainsi qu’au premier technicien, ainsi lors de ses
déplacements, il peut être amené à se trouver dans des zones à forte exposition.
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Salle de radiologie interventionnelle

Praticien Technicien 1 Technicien 2 In�rmière

Table d'opérationR-X

(a) Schéma du placement du personnel dans la salle de
radiologie interventionnelle [240].
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(b) Dose par procédure de cardiologie interventionnelle
pour le personnel travaillant dans la salle. Les limites
hautes et basses des boites représentent respectivement
le premier et le troisième quartile. Le point dans la boite
est la valeur médiane. Les barres représentent les va-
leurs minimales et maximales [240].

Figure A.4

7 Moyens de suivi de dose

Afin de limiter le risque d’apparition d’effets radio-induits des limites strictes de dose sont définies dans
la législation française. Le suivi de l’exposition du personnel travaillant en radiologie interventionnelle est
donc indispensable.

Plusieurs moyens de suivi de l’exposition du praticien et du personnel existent et vont être détaillés
dans cette partie.

7.1 Corrélation du produit kerma surface à la dose personnel

Plusieurs études ont trouvé une bonne corrélation entre l’exposition du personnel et le produit kerma
surface [241, 242, 243, 244]. Cependant cette grandeur possède une mauvaise corrélation avec la dose aux
extrémités du praticien.

Cette corrélation est dépendante des pratiques du praticien et de la complexité de la procédure, par
exemple l’exposition du praticien va diminuer si ce dernier s’éloigne de la table d’opération durant les
irradiations alors que le produit kerma surface va rester le même [221]. Ainsi l’utilisation du produit kerma
surface pour estimer la dose reçue par le personnel peut se révéler très peu fiable et ne devrait servir que
pour l’approximation du risque stochastique du personnel.

7.2 Utilisation de dosimètres

Les dispositifs d’enregistrement de l’exposition individuelle sont appelés dosimètres personnels. Ils sont
de deux types, passifs et actifs. Les dosimètres passifs ont pour vocation d’enregistrer l’exposition d’une
personne sur un intervalle de temps donné, l’information sur l’exposition du porteur n’étant accessible qu’au
moment de la lecture du dosimètre. Les dosimètres actifs sont le plus souvent électroniques et permettent
d’accéder à l’exposition du porteur en temps réel.

Les salles de radiologie interventionnelle étant classifiées en tant que zones contrôlées, la législation
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française 5 oblige les personnes se trouvant dans ces zones à porter un dosimètre passif ainsi qu’un dosimètre
actif à hauteur de poitrine et sous le tablier plombé.

L’ICRP recommande le port de deux dosimètres personnels durant les procédures de radiologie inter-
ventionnelle [245, 39]. Le premier porté sous le tablier plombé au niveau de la poitrine afin d’estimer la
dose aux organes dans la région protégée. Le second porté au-dessus du tablier, au niveau du col ou de
l’épaule gauche, afin d’estimer la dose aux organes de la tête et du cou (incluant la dose au cristallin et
celle à la thyroïde). Les résultats obtenus par ces dosimètres peuvent être utilisés pour estimer la dose
efficace en utilisant l’équation suivante [246, 245, 39] :

E = 0,5 ·Hw + 0,025 ·Hn (A.1)

Avec Hw la valeur du dosimètre placé au niveau de la poitrine sous le tablier et Hn la valeur du
dosimètre placé au-dessus du tablier au niveau du cou ou de l’épaule. Si un seul un dosimètre est utilisé,
l’ICRP recommande de le porter au niveau du col au-dessus du tablier plombé. Dans ce cas la dose efficace
peut être déterminée via l’équation suivante :

E = Hn

21 (A.2)

7.2.1 Dosimétrie active

La dosimétrie active, aussi appelée dosimétrie opérationnelle, consiste en la mesure en temps réel
de l’exposition aux rayonnements par un dosimètre. Ces dosimètres sont appelés dosimètres actifs ou
opérationnels.

La réglementation française 6 impose le port d’un dosimètre opérationnel dès que le travailleur effectue
une opération en zone contrôlée. La réglementation française 7 catégorise une zone comme « contrôlée »
lorsque les travailleurs y sont exposés à une dose efficace de 6 mSv par an ou une dose équivalente dépassant
de trois dixièmes les limites de doses équivalentes des différentes parties du corps.

L’utilisation de dosimètres individuel opérationnel (APD 8) durant les procédures de radiologie inter-
ventionnelle permet de surveiller en temps réel l’exposition du porteur, ainsi que d’alerter lorsqu’un seuil
de dose ou de débit de dose est dépassé. Ces dosimètres expriment l’exposition en équivalent de dose
personnel ou en débit d’équivalent de dose personnel.

Une estimation correcte de la dose du personnel ne peut se faire qu’à la condition que les dispositifs
de mesure de la dose soient toujours portés et portés correctement. Le non respect de ces conditions peut
amener à une sous-estimation de la dose du personnel [39].

La plupart des dosimètres actifs actuellement utilisés en routine clinique ne sont pas adaptés aux
faisceaux de rayons X pulsés des machines de radiologie interventionnelle [10]. De plus comme les APD
ne mesurent la dose qu’à un endroit donné du corps, ils ne peuvent fournir une estimation précise de
l’exposition du corps entier.

7.2.1.1 Réponse des APD utilisés en clinique

L’étude menée par le projet ORAMED [247, 248, 249, 10] a comparé la réponse de plusieurs APD
en laboratoire et en routine clinique sous faisceaux continus et pulsés. Le tableau A.8 et la figure A.5
présentent les différents APD étudiés.

5. Arrêté du 15 mai 2006 relatif aux conditions de délimitation et de signalisation des zones surveillées et contrôlées et des
zones spécialement réglementées ou interdites compte tenu de l’exposition aux rayonnements ionisants, ainsi qu’aux règles
d’hygiène, de sécurité et d’entretien qui y sont imposées.

6. Article R4451-67 du code du travail
7. Article R4451-18 du code du travail
8. Acronyme anglais pour Active Personal Dosemeter
9. Association d’une diode silicium et d’une chambre d’ionisation
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Table A.8 – Synthèse des caractéristiques des dosimètres opérationnels issues des constructeurs [10].

Modèle Énergie Débit d’équivalent de dose personnel Équivalent de dose personnel Type de détecteur
Min Max Min Max Min Max

DMC2000XB MGPi 20 keV 6 MeV 0,1 Sv.h−1 10 Sv.h−1 1 µSv 10 Sv Diode au silicium
EPDMk2.3 Thermo 17 keV 6 MeV 1 µSv.h−1 4 Sv.h−1 1 µSv 16 Sv Diode au silicium
EDMIII Dosilab 20 keV 6 MeV 0,5 µSv.h−1 1 Sv.h−1 1 µSv 1 Sv Diode au silicium
PM1621A Polimaster 10 keV 20 MeV 0,01 µSv.h−1 2 Sv.h−1 0,01 µSv 9,99 Sv Tube Geiger Muller
DIS-100 Rados 15 keV 9 MeV 1 µSv.h−1 40 Sv.h−1 1 µSv 50 mSv Détecteur hybride 9

EDD30 Unfors 0,03 mSv.h−1 2 Sv.h−1 1 nSv 9999 Sv Diode au silicium
AT3509C Atomtex 15 keV 10 MeV 0,1 µSv.h−1 5 Sv.h−1 1 µSv 10 Sv Diode au silicium
DoseAware Philips 33 keV 118 keV 10 µSv.h−1 50 mSv.h−1 1 µSv 10 Sv Diode au silicium

(a) DMC2000XB (b) EPD Mk2 (c) EDMIII (d) PM1621

(e) DIS-100 (f) EDD30 (g) AT3509 (h) DoseAware

Figure A.5 – Dosimètres opérationnels étudiés par le projet ORAMED [10].

La réponse des APD sous faisceau pulsé en laboratoire est représentée sur la figure A.6. Cette réponse
diminue avec l’augmentation du débit d’équivalent de dose personnel. Pour des débits de dose inférieurs
à 0,2 Sv/h, l’écart avec la valeur de référence est d’environ 20%. Pour de plus hauts débits de dose cet
écart augmente plus ou moins rapidement selon le détecteur, seul le détecteur DIS-100 garde une réponse
d’environ 20% jusqu’à 55 Sv/h grâce à sa technologie de détection. L’APD PM1621A, équipé d’un tube
Geiger Müller, ne permet pas de mesurer une dose en mode pulsé. De manière générale la variation de la
réponse des détecteurs à diode silicium est due au temps mort de leur systèmes électronique.

La comparaison des APD avec les TLD en milieu clinique a montré que leur réponse est comprise dans
un intervalle de plus ou moins 30% par rapport à la réponse des TLD [247, 250]. Cinq des dosimètres
opérationnels on été testés sur des praticiens en routine clinique, la réponse médiane de ces détecteurs
s’écarte de 20% par rapport à la réponse des TLD [247]. La différence de réponse avec les tests en laboratoire
résulte du fait qu’en milieu clinique les dosimètres ne sont exposés qu’au faisceau diffusé avec un débit de
dose inférieur à 1 Sv.h−1.

7.2.2 Dosimétrie du cristallin

Peu de solutions dosimétriques permettent la mesure clinique de la grandeur Hp(3) pour le cristallin.
Une des tâches du projet ORAMED a été de développer un dosimètre permettant la mesure de la grandeur
Hp(3). Le travail de Bilski et al. [251] présente ce détecteur, le dosimètre EYE-D (illustré figure A.7). Ce
dosimètre est spécialement dédié à la mesure de la grandeur Hp(3) au niveau du cristallin du praticien
en radiologie interventionnelle. Ce dosimètre utilise un TLD LiF :Mg,Cu,P encapsulé dans une coque de
polyamide de 3 mm d’épaisseur pour effectuer la mesure de la dose. Le tout est placé sur un serre tête
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Figure A.6 – Comparaison de la réponse en débit de d’équivalent de dose des dosimètres personnels
opérationnels dans un champ pulsé. Fréquence des pulses : 10 Hz, durée des pulses : 20 ms [10].

afin de placer le détecteur au plus près de l’œil du praticien. Les mesures et simulations ont montré que la
réponse en énergie et la réponse angulaire s’écartaient au maximum de 20% par rapport à la référence.

Figure A.7 – Illustration du dosimètre cristallin EYE-D [251].

7.3 Visualisation du rayonnement diffusé

Ces dernières années, l’intérêt pour la visualisation en temps réel de la distribution des rayonnements
diffusés est croissant. En effet, cette visualisation permet l’optimisation de la position du personnel dans
la salle d’opération ainsi que l’optimisation des pratiques du praticien.

7.3.1 Développements de Wagner et al.

Wagner et al. [252] présentent une preuve de concept permettant la simulation et la visualisation de la
distribution du rayonnement diffusé dans la salle ainsi que la distribution de la dose reçue à la surface du
praticien sous forme de carte de dose. Ce système repose sur le calcul Monte Carlo par GPU 10 permettant
d’effectuer les calculs en moins de 30 secondes. Les résultats présentés sont le temps de génération des cartes

10. Acronyme anglais pour Graphics Processing Unit
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de doses par GPU pour différentes procédures. Aucune validation expérimentale n’a cependant encore été
publiée.

7.3.2 Développements de Baptista et al.

Baptista et al. [240] présentent des travaux de génération de cartes de dose en temps réel du rayonnement
diffusé ainsi que de calcul de l’exposition du personnel basé sur la simulation Monte Carlo via MCNPX.
Le modèle de simulation MCNPX a été validé par comparaison avec la mesure TLD, la différence moyenne
entre les résultats expérimentaux et simulés étant de 13% [253]. Les cartes de dose du rayonnement diffusé
dans la salle ne tiennent pas compte des équipements de protection montés sur la machine (écran suspendu
et rideau monté sur la table).

Figure A.8 – Cartes de dose dans la salle obtenues par Baptista et al. [240] pour trois incidences de
faisceau avec une tension de tube de 80 kVp.

Les résultats du calcul de la dose au personnel sont présentés à la section A.6.5. Pour obtenir ces
résultats le fantôme anthropomorphe « Golem » [254] a été utilisé pour représenter le personnel dans la
salle.

7.3.3 Développements de Alnewaini et al.

Alnewaini et al. [255] présentent une preuve de concept permettant la reconstruction de la dose dans la
salle en temps réel via une approche hybride comprenant pré-calcul par simulation Monte Carlo et tirage
de rayons.

La distribution de rayonnements diffusés par le patient, la table, le sol et le plafond sont pré-calculés
par simulation Monte Carlo via GEANT4 et le reste de la propagation des rayonnements est effectuée
par l’intermédiaire de tirages de rayons 11 en négligeant les éventuelles diffusions de ces rayonnements. Le
pré-calcul par simulation Monte Carlo de la distribution des photons diffusés par les différents éléments
a été effectué uniquement pour plusieurs angles primaires de l’arceau, tous les autres paramètres étant
considérés comme constants (paramètres de faisceau, géométrie de la salle et de l’irradiation, morphologie
du patient). De plus le système présenté n’intègre pas les écrans de protection et modélise le personnel par
un cylindre elliptique.

La comparaison de la mesure physique par TLD aux calculs par simulations Monte Carlo seule a montré
un écart moyen d’environ 4%. Le tableau A.9 présente les écarts moyens entre les résultats de la technique
hybride Ray Tracing - Monte Carlo, la mesure TLD et la simulation Monte Carlo seule pour deux plages
d’angles primaires de l’arceau.

Concernant la distribution de dose dans la salle, une irradiation OAG 90° est présentée. La comparaison

11. Terme anglais : Ray Tracing
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Table A.9 – Comparaison des écarts moyens entre les mesures par TLD avec les résultats obtenus par la
méthode hybride Ray Tracing - Monte Carlo (RayTracing) et la simulation Monte Carlo seule (MC) [255].

Plage d’angle primaire de l’arceau Écart TLD-RayTracing Écart MC-RayTracing
0°-45° 30% 20%
45°-90° 7,4% 5%

entre l’algorithme hybride et la simulation Monte Carlo a montré un écart de 0,5 à 3% à la sortie du tube
à rayons X où la dose est la plus élevée et un écart de 2,8 à 20% du côté du détecteur où la dose est plus
faible.

7.4 Utilisation de la réalité augmentée

Ces dernières années, la reconstruction de l’exposition du praticien en radiologie interventionnelle via la
réalité augmentée est en plein essor. En plus de permettre d’améliorer les pratiques des praticiens vis-à-vis
des rayonnements ionisants et des risques de surexposition, ces systèmes permettent de suivre en temps
réel les déplacements et l’exposition de ce dernier.

7.4.1 Développements de Ladikos et al.

Le travail de Ladikos et al. [256] porte sur une preuve de concept d’un système permettant l’approxi-
mation de l’exposition du praticien durant les interventions via la visualisation d’une carte de dose.

Ce système suit les déplacements du praticien via 16 caméras montées au plafond permettant de
reconstruire en temps réel la forme des objets et les rayonnements dans la salle d’opération [257]. La forme
d’un objet est approximée à partir de l’intersection de plusieurs images de la silhouette de l’objet [258].

Le rayonnement diffusé est modélisé en simulant l’interaction des rayons X avec le corps du patient
par calcul Monte Carlo avec le code GEANT4. Le patient est approximé par un cylindre d’eau. L’énergie
déposée autour du patient est enregistrée par des sphères concentriques de différents rayons centrées sur
la source des rayonnements diffusés. Les données enregistrées par les sphères permettent d’estimer la
distribution des rayonnements dans la salle d’opération et ainsi de remonter aux radiations reçues par le
praticien.

Les simulations ne prennent en compte ni les paramètres réel du tube à rayons X, ni la présence de la
table d’opération. Le système présenté n’a, à ce jour, fait l’objet d’aucune validation par mesure physique.

7.4.2 Développements de Badal et al.

Le travail de Badal et al. [259] porte sur un système dosimétrique basé sur le calcul Monte Carlo sur
GPU combiné à l’utilisation d’une caméra de profondeur (depth camera) pour suivre le praticien. Aucune
information n’est donnée quant au modèle de propagation des rayonnements ainsi que sur les paramètres
utilisés. Bien qu’aucune validation expérimentale ne soit effectuée, il est intéressant de remarquer qu’une
carte de dose du patient peut être affichée en dix secondes avec une erreur statistique sur la dose maximale
à la peau de moins de 1%.

7.4.3 Développements de Loy Rodas and Padoy

Le travail de Loy Rodas and Padoy [260] porte sur un système de cartographie du risque radiologique
dans la salle d’opération [260, 261]. Ce système est basé sur la modélisation tridimensionnelle de la salle
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d’opération via plusieurs caméras, sur la simulation Monte Carlo (via GEANT4) pour la propagation des
rayons X (dont le spectre est généré via le système X-ray toolbox de Siemens) et sur la mesure physique
via des dosimètres sans fils (Raysafe i2). Les dosimètres sans fils, placés à des endroits stratégiques, sont
utilisés pour calibrer les simulations et comparer la précision des résultats. Le patient et le praticien sont
représentés comme des boites composées d’eau. Il est postulé que ces derniers génèrent le même effet
diffusant qu’une vraie personne.

Les mesures de validation on été effectuées en salle de radiologie interventionnelle sur un fantôme d’eau
dans différentes conditions d’irradiations. Les différentes situations ont été simulées par calcul Monte Carlo
via GEANT4 et corrigées par la mesure d’un dosimètre de calibration parmi les 8 disponibles. Après une
étape de détermination du dosimètre le plus adapté pour renormaliser les résultats Monte Carlo, l’écart
moyen mesure-simulation pour différentes projections est de 29%. Comme le souligne l’étude ORAMED,
les dosimètres opérationnels basés sur la technologie semi-conducteur ont une erreur moyenne de ±30%
[247], il est ainsi considéré que les simulations sont correctes car l’écart mesure-simulation est compris dans
cette plage.

L’utilisation d’un dosimètre de « calibration » pour renormaliser les résultats de simulation contraint
le système à ne pas pouvoir être utilisable sans ce dernier et rajoute une incertitude fortement dépendante
de son placement dans la salle et dans la simulation.

Étant donné qu’une utilisation clinique nécessite un affichage temps réel des cartes de doses de la salle,
le travail de Loy Rodas et al. [261] peut être utilisé comme outil de formation mais n’est pas utilisable
cliniquement. L’utilisation clinique est possible sous l’hypothèse de simulation Monte Carlo temps réel,
dont une solution serait le calcul par GPU comme celui présenté par Badal et al. [259].

8 Conclusion

La radioprotection du personnel médical en radiologie interventionnelle est une problématique com-
plexe. La littérature montre que l’amélioration de la radioprotection du personnel passe par l’optimisation
du comportement du praticien vis à vis des rayonnements ionisants. Cette optimisation peut être effectuée
de manière pédagogique via la visualisation en temps réel du champ de rayonnements ionisants dans la
salle d’opération lors des procédures, permettant au praticien d’adapter ses gestes et le placement des
équipements de protection et au reste du personnel dans la salle d’optimiser leurs placements et minimiser
leurs expositions.
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Développement d’un système 
dosimétrique pour la 

radiologie interventionnelle

Résumé

La  prévention  des  effets  biologiques  radio-induits  en  radiologie  interventionnelle  nécessite  une 

estimation complète de l’exposition à la peau et aux organes du patient. Dans ce contexte, un logiciel 

permettant  une  reconstruction  post-opératoire  précise  et  rapide  de  la  dosimétrie  du  patient  par  

méthode Monte Carlo, a été développé. L’utilisation de techniques de réduction de variance et de 

navigation  voxélisée  avancées  permet  une  amélioration  significative  du  temps  de  calcul.  Des 

fantômes anthropomorphes de dernière génération, couplés à la lecture des paramètres d’irradiation, 

permettent une prise en compte réaliste de l’anatomie du patient et de la géométrie de la machine.  

La précision de la modélisation Monte Carlo associée à un temps d’exécution réduit ainsi qu’à une 

complète automatisation rend cet outil particulièrement adapté à un calcul systématique en radiologie 

interventionnelle.

Mots-clés : Radiologie Interventionnelle, Simulation Monte Carlo, Radioprotection, Dosimétrie.

Abstract

The prevention of the radio-induced biological effects in interventional radiology require a complete  

estimation of the patient skin and organs exposition. In this context, a software allowing a precise and 

fast  postoperative  reconstruction  of  the  patient’s  dosimetry  using  the  Monte  Carlo  method  was 

developed. The use of advanced methods of variance reduction and voxelized navigation allows a 

significant improvement in computing time. Last generation anthropomorphic phantoms, coupled with  

the reading of the irradiation parameters, allow to take realistic account of the patient's anatomy and 

the  geometry  of  the  machine.  The precision  of  the  Monte  Carlo  modelization  associated  with  a 

reduced execution time as well as a complete automation makes this tool particularly suitable for a  

systematic calculation in interventional radiology.

Keywords: Interventional Radiology, Monte Carlo Simulation, Radiation Protection, Dosimetry.
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