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목표와 범위
국제방사선방호위원회(ICRP)는 전리방사선에 대한 방호 분야의 일차 기관이다. ICRP는 

공공의 이익을 위해 방사선방호 과학을 발전시키도록 1928년 국제방사선의학회에 의해 

설립되었으며 자선단체로 등록되어 있는 독립적인 비정부기구의 형태이다. ICRP는 의료, 

일반 산업, 원자력 산업에서 널리 사용되는 인공 방사선원과 천연 방사선원으로부터 오는 

전리방사선에 대한 방호에 관한 권고와 지침을 제공한다. 이들 보고서와 권고는 “ICRP연

보Annals of the ICRP"라는 학술잡지 형태로 ICRP를 대신하여 연간 4호가 발간된다. 매호

마다 특정 주제분야에 대해 깊이 있게 다룬다.   

   ICRP연보 정기구독자는 매 보고서가 발간되는 즉시 받아보아 방사선방호라는 중요 분

야의 최신 발전을 따라갈 수 있다. 많은 독자가 ICRP 보고서와 권고 모두를 얻기를 바라

고 있지만 각자의 관심분야에 해당되는 보고서만 희망하는 개인이나 기관을 위해 단일 간

행물도 개별적으로 구입할 수 있다. 필요한 독자는 서적판매상, 구독청구 대리인, 또는 직

접 출판사를 통해 구입할 수 있다.

   ICRP는 본위원회와 5개 상설 분과위원회(방사선 영향, 선량, 의료방사선 방호, ICRP 

권고 적용, 환경보호)로 구성되고 작은 과학간사 조직이 모두를 지원한다. 본위원회는 12

인의 위원과 위원장으로 구성된다. 분과위원회는 통상 15~20명의 위원으로 구성된다. 현 

위원들의 많은 수가 생물학자와 의사이지만 물리학자도 충분히 포함된다.

  ICRP는 아이디어를 개발하는 데는 작업반Working Party을, 나아가 보고서를 작성하는 

데에는 작업그룹Task Group을 운용하는 방식을 따른다. 작업그룹 그룹장은 통상 ICRP 분

과위원이 맡으며 ICRP 밖의 많은 전문가가 그룹에 합류된다. 따라서 ICRP는 방사선방호 

여러 분야 전문가의 독립적 국제 네트워크로 볼 수도 있다. 약 100명의 저명한 과학자가 

항상 ICRP 업무에 적극적으로 참여한다. 작업그룹에게는 여러 주제에 대한 문서를 초안

할 책임이 부과되며 마련된 초안은 본위원회의 검토를 거쳐 승인을 받는다. 이러한 문서

들이 ICRP연보로 발간된다.
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역자 서문

전산화단층촬영(CT) 기술은 “CT 무어법칙”으로 불릴 만큼 빠르게 발전해 왔다. 

1970년대 후반 CT 스캐너가 처음으로 보급되기 시작하던 시기에 한 장의 단층

영상을 얻는데 소요되는 시간이 5~6초 정도였는데 10년 뒤 나선CT가 보급되면

서 1초 수준으로 줄었다. 다시 10년이 지난 1990년대 말에는 성능이 향상된 컴

퓨터와 함께 MDCT의 초기 버전인 4-MDCT가 보급되기 시작했는데, 이로써 1

초에 8장의 단층영상을 얻을 수 있게 되었다. 불과 몇 년 후인 2000년대 초에 

16-MDCT가 보급되어 성능이 다시 4배 이상 높아져 이 16-MDCT 모델이 현재 

대부분의 병원에서 주된 CT 스캐너로 사용되고 있다. 2005년에는 64-MDCT가 

보급되기 시작하였는데 이 첨단 CT 스캐너는 1초에 12 cm 정도를 스캔할 수 있

어 머리를 포함한 몸통 전체를 촬영하더라도 10초 남짓 걸린다. 나아가 

256-MDCT 시제품도 이미 개발된 상태이다. 해상도를 포함한 영상의 품질도 초

기와는 비교되지 않을 정도로 높아졌다. 

   속도의 향상 덕분에 이제 CT는 빠르게 수축과 이완을 반복하는 심장에 대해

서도 심전도계 신호와 동조를 통해 훌륭한 정지 영상을 제공할 수 있게 되었고, 

체내에서 움직이는 장기나 물질에 대해 실시간 투시영상도 제공한다. 해상도가 

높아지고 영상처리 기법이 발전함에 따라 단층 영상뿐만 아니라 3차원 입체 영

상도 재구성할 수 있게 되었다. 이를 통해 혈관조영술에 직접 적용이 가능해졌고 

자유시점 표면영상 구현 기법을 통해 소화관, 요로, 혈관 등의 내부를 관찰하는 

가상내시경 기술도 임상적용이 가능한 수준에 이미 이르렀다. 최근에는 두선원 

CT(DSCT)도 개발되어 관심체적의 물질 성분에 대한 상당한 정보까지 얻고 있

다. 요컨대 이제 MDCT는 고품질의 진단정보를 제공하는 현대 의료기기를 대표

하는 위치에 서있다. 

   고가의 진단기기인 CT 스캐너가 국내의 임상 현장에 사용되기 시작한 초기

에는 비용부담 때문에 환자가 CT촬영을 회피하는 경우도 많았으나 MDCT가 보

편적으로 사용되고 있는 현재는 소득 대비 비용이 상대적으로 낮아졌다. 게다가 

질환과 관계되는 CT 촬영은 건강보험 급여 대상이 되면서 CT 촬영빈도가 크게 

증가하였다. 2004년을 기준으로 건강보험 급여 통계로부터 추산한 우리 국민의 

CT 촬영 빈도는 연간 180만 건에 달했다.  

   CT 촬영으로 인한 환자의 선량은 촬영부위와 범위에 따라 달라진다. 몸통부

위 촬영에서는 유효선량으로 나타내어 환자가 5~15 mSv를 피폭한다. 복부나 골

반 촬영에서 상대적으로 많은 선량을 받는다. 원자력발전소 방사선작업종사자 중

에서 상대적으로 많이 피폭하는 종사자의 1년간 선량이 평균 4 mSv 수준임과 
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비교하면 CT 선량에 주목할 이유를 확인할 수 있다. 

   신체 부위별로 우리 국민이 연간 촬영하는 CT 빈도와 절차 당 환자가 받는 

선량(평균적 명목치)을 곱하여 합산하면 CT로 인해 받는 국민 방사선량을 평가

할 수 있다. 역자가 교육과학기술부 연구사업의 일환으로 평가한 우리 국민의 연

간 CT 선량은 2004년 기준으로 약 1만 man-Sv에 달한다. 같은 기간에 국내에

서 원자력발전소, 병원, 학교, 산업체 등에서 방사선을 사용하는 방사선작업종사

자 6만여 명의 총 직무피폭은 90 man-Sv에 불과하다. 달리 말하면 우리 국민이 

CT촬영만으로 받는 방사선 피폭량이 모든 방사선작업종사자의 피폭량의 100배 

이상이다. 더욱이 전술한 바와 같이 CT촬영 빈도는 빠르게 늘어나고 있다. 

   같은 목적의 진단에서도 환자 체격이 다르면 촬영 프로토콜이 달라져 선량도 

달라진다. 동일한 환자라도 의료기관에 따라 촬영 프로토콜을 달리 적용하면 선

량에 차이가 난다. 1회 촬영으로 받는 환자선량이 상당히 높기 때문에 촬영에서 

환자선량을 감축하기 위해 약간 노력하면 유의하게 선량을 줄일 수 있다. CT 선

량을 1%만 감축하면 우리나라 모든 방사선작업종사자의 총 선량만큼 국민 방사

선량을 절감하는 셈이 된다. 촬영 의뢰자와 촬영자의 노력 정도에 따라 수십%까

지 선량을 감축할 수 있기에 이러한 노력에 큰 가치를 부여할 수 있다. 이 보고

서가 MDCT에서 환자선량 감축을 주제로 삼고 있는 이유이다. ICRP는 몇 년 전

에 CT에서 환자선량관리에 관한 보고서로 ICRP 87을 발간한 바 있지만 이 새 

보고서는 빠르게 발전한 CT 기술환경을 반영하기 위한 것이다. 

   의료피폭은 일반 직무피폭과는 달라서 반드시 필요하다면 10 mSv가 아니라 

그 보다 더 높은 선량도 감수할 수밖에 없다. 그러나 주어진 진료목적을 달성하

면서 환자의 선량을 감축할 수 있다면 그러한 노력을 게을리 하지 말아야 함을 

위 사례로 알 수 있다. CT에서 환자선량은 스캐너를 공급하는 제작사의 기술진

으로부터, 촬영을 의뢰하는 의사, 촬영하는 기사, 촬영한 영상을 판독하는 의료영

상학 의사까지 관련된 모든 사람들이 환자선량 감축에 얼마나 주의를 기울이는

가에 달려있다. 특히 촬영을 의뢰하는 의사는 CT를 생략할 수 없는지 다시 한 

번 확인할 필요가 있다. 이 번역물이 CT에 관계하는 의사나 기술자가 환자보호

에 보다 높은 관심을 가지는 데 조금이나마 도움이 되었으면 한다. 

2008년 8월

이 재 기

국제방사선방호위원회 위원
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서문

여러 해 동안 국제방사선방호위원회(ICRP)는 의료에서 방사선 방호와 안전에 관

해 조언하는 많은 보고서를 발간해 왔다. ICRP 간행물 73은 이 분야의 일반적 

개괄이다. 이들 보고서들은 방사선방호에 대한 일반원칙을 요약하고 의료와 의생

명 연구에서 전리방사선의 다양한 이용에 이러한 원칙을 적용함에 조언을 제공

한다. 

   대부분의 기존 보고서는 일반적 특성에 관한 것이다. 근래에 ICRP는 어려움

이 예상되는 몇몇 구체적 상황에 초점을 맞추기 시작했다. 이 방향으로 첫발은 

1997년 9월 영국 옥스퍼드에서 열린 ICRP 회의에서 채택되었다. 당시, 제3분과위

원회의 요청에 따라 ICRP는 의료방사선 방호에 관한 문제 주제에 관한 보고서를 발

간하기 위한 여러 작업그룹을 설치하였다. ICRP는 문제가 되는 영역에 관한 보고서

가 일상 업무에서 직접적으로 관련된 사람들의 접근이 용이한 방향으로 기술되고, 

또 그 보고서가 널리 파급되도록 노력을 경주하고 있다.

   이러한 여러 보고서가 ICRP 간행물 84, 85, 86, 87, 93, 94, 97, 98 및 보

조지침 2로 출간되어 있다. 이 보고서는 이러한 집약적이고 초점을 맞춘 문서 시

리즈를 이어 간다. 추가로 여러 조언 보고서가 준비 중이다. 

   2000년에 발간된 ICRP 87이 “CT에서 환자선량 관리”를 다룬 바 있다. 그 

보고서의 몇 줄에서 다행검출기CT(MDCT)를 언급하였으나 당시에는 그 기술이 

개발단계에 있어서 MDCT에서 선량관리 경험이 거의 없었다. 2005년경에 상황

이 완전히 변했는데 MDCT가 기존 CT장치를 신속히 대체해 나가게 되었다. 

2005년 9월 스위스 Bern에서 열린 ICRP 회의에서 MDCT에서 선량관리에 관한 

작업반을 발족시켰다. 사업계획은 이 새롭고 신속한 기술의 보급 확산과 이어질 

새로운 임상적용을 고려하여 MDCT에서 특정된 변수가 환자선량을 체계적으로 

증가 또는 감소시킴에 대해 논의하는 것이었다. 빠른 시간 내에 보고서를 준비하

도록 작업그룹에게 요청하였다.

   작업그룹 위원은 다음과 같다.

M.M. Rehani(반장)            M. Karla               C. McCollough

H.D. Nagel

   교신위원은 다음과 같다.

L. Collins                    W. Kalender

   이 보고서를 준비하는 기간의 ICRP 제3분과위 위원은 다음과 같다.
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C. Cousins(위원장) J.-M. Cosset I. Gusev

Y. Li J. Liniecki(부위원장) P. Ortiz Lopez

S. Mattson L.V. Pinillos-Ashton M.M. Rehani

H. Ringertz M. Rosenstein C. Sharp

E. Vano(간사) Y. Yonekura

   이 보고서는 위에서 설명한 목적을 추구한다. 그러한 목적에 최대한 유용하도

록 보고서의 형식을 ICRP 연보로 발간되는 ICRP 간행물의 통상적 형식과 약간 

다르게 했다. 

   이 보고서는 2007년 3월 독일 에쎈 ICRP 회의에서 발간을 승인받았다.    

    

.     
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요지

다행검출기 전산화단층촬영(MDCT)에서 

환자선량 관리

ICRP 간행물 102

ICRP 승인: 2007년 3월

요지-다중 검출기배열의 수가 증가함에 따라 근년에 전산화단층촬영(CT) 기술이 

크게 변화했다. 다행검출기 전산화단층촬영(MDCT) 스캐너에는 이전의 외행검출

기 전산화단층촬영(SDCT)에 비해 환자선량을 계통적으로 증가 또는 감소시키는 

여러 변수가 있다. 이 문서는 MDCT 기술, SDCT와 차이와 선량에 영향을 미치

는 인자를 포함하여 MDCT에서 방사선량, 방사선 위험, 그리고 환자선량 관리의 

책임에 대해 개괄적으로 살핀다. 이 문서는 사용자가 환자선량과 영상품질 사이

의 관계를 이해하고, CT에서 영상품질이 진단 확신에 요구되는 수준보다 높은 

경우가 많음에 주의할 필요가 있음을 권고한다. 자동노출조절(AEC)도 스캔 변수 

선택으로부터 운전자를 완전히 해방시키지는 않으며, 각개 시스템에 대해 유의하

는 것이 중요하다. 스캔 프로토콜은 다른 제작사 스캐너들 사이에 단순히 이전 

가능하지 않으며 따라서 각 MDCT에 맞게 결정해야 한다. 사용자가 영상품질을 

적절히 명시하고 임상업무에 바르게 맞추면 대부분 환자에게서 선량이 줄어들 

것이다. 어떤 변수는 그 이해가 직관적이지 않고 AEC시스템에서 영상품질 변수 

값의 선택도 단순하지는 않다. 선량관리를 예시하기 위해 임상상황에 대한 몇몇 

예를 보였는데 가슴 검사, 관상동맥 칼슘 정량 및 비침습적 관상동맥조영술을 위

한 심장 검사, 가상 대장내시경, 요로, 아동, 임신환자, 외상 증례에 대한 CT검

사, CT 안내 중재방사선을 포함한다. CT는 계속 증가하여 전통적 X선 연구를 

대체하고 있으며 환자선량에 주의 깊은 배려가 필요하다. 특히 재검이나 중복 검

사에 주의해야 한다.

중심어: 영상품질, 환자선량, 전산화단층촬영(CT), 방사선방호, 정당화, AEC
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객원논설

이득과 비용, 그 항구적 균형

다행검출기 전산화단층촬영(MDCT) 시대에 환자가 받는 선량에 관한 이 ICRP 

간행물은 매우 시의적절하다. 원래의 단일 슬라이스 CT기계에 비해 환자 선량을 

높이거나 낮추는 MDCT의 고유한 변수들을  CT에 종사하는 모든 사람이 잘 이

해하는 것은 아니다. 이 보고서는 자동노출조절을 포함한 여러 기술적 방안들을  

잘 다루고 있다. 모든 의료기관은 합리적인 방사선 부담으로 진단차원에서 적절

한 영상을 생산할 수 있게 하는 여러 프로토콜에 합의를 이루어야 한다. 그래서 

보고서는 사용자가 영상정책을 명시하고 임상업무에 적절히 조화시켜야 함을 강

조하고 있다. 폐의 소결절 검출과 같은 특정 임상조건에서는 환자가료에 실질적

인 손해가 없으면서 방사선을 상당히 줄일 수 있다. 마찬가지로 소아과 진료나 

임신 중 영상화 요구에 대해서도 선량을 획기적으로 감축하여 다룰 수 있다. 최

근 CT 가상대장내시경에서 조그만 병소에 대해서는 크게 걱정하지 않아도 좋다

는 충분한 근거가 있는데(Pickhardt 등 2007) 이것은 낮은 선량 프로토콜을 보

다 자신 있게 채택할 수 있게 할 것이다. 

   CT는 전리방사선으로 환자를 검사하는 탁월한 방식이다. 새로운 MDCT시스

템이 제공하는 다용도성 덕분에 MDCT가 환자의 임상검사를 빠르게 대체하고 

있다. 예를 들면 급성 복부증상에 대해 단순 복부 투과사진은 안전하게 폐기될 

수 있고 전체 환자분류가 이제 종종 CT 소견에 따르기도 한다(퇴원, 입원, 관찰, 

수술 - Ng 등 2002 참조). CT의 성장은 매우 빨라서 3억 인구의 미국에서 연

간 7천5백만건의 CT가 수행되고 있다. 실제로 CT는 요로조영술IVU, 바륨관장, 

많은 부분의 혈관조영진단을 대체했다. 몇 년 안에 호흡곤란 환자의 가슴 X선도 

낮은 선량 CT로 대체될 수 있다.

   방사선의학자는 흉부방사선영상CXR 해석에 숙련도를 덜 필요로 한다. PA 흉

부영상에서 애매한 소견이 있는 거의 모든 환자에게 측면 촬영을 수행하는 경우

는 이제 보편적이지 않으며 CT를 의뢰한다. CXR이 확연히 비정상인 경우에도 

그 비정상 상태를 규명하기 위해 CT가 필요하다. 나아가 스카웃영상/방사선계측

사진scannogram/디지털 촬영 방사선영상이 일정 특성(폐 근저, 뼈 등)의 CXR 영

상품질에 도전하고 있다. 이러한 이유들 때문에 보건산업에 종사하는 모든 사람

들에게 방사선 문제를 일깨우는 검토가 필요하다. 

   CT가 수행되는 절차의 낮은 수에 비해 사회에 주는 방사선 부담이 높음을 

많은 사람들이 지적해 왔는데 특히 소아 절차에서 더욱 그러하다. 그래서 소아나 
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청소년 또는 임신 환자의 CT절차가 의뢰할 때마다 임상적 의문에 대해 전리방

사선을 사용하지 않는 기법으로 답을 얻을 수 있는지를 생각해야 한다. 소아에 

대해서는 가능하다면 초음파나 자기공명법을 이용해야 한다. 성인절차에서도 요

추 CT는 회피해야 한다. 비록 두 에너지 X선분석DEXA 기법으로 훨씬 낮은 선량

에서 검사할 수도 있지만 뼈의 미네랄 정량은 예외의 하나로 본다. 

   CT가 주어진 임상문제에 대해 최선의 조사인 것으로 지침(RCR 2007)에서 

권고하고 있는 경우에도 방사선량을 낮추는 여러 가지 거래기법들이 있다. 대부

분의 몸통 CT검사에서 대비강화 없는 시리즈는 지시하지 않는 것으로 널리 이

해되고 있는데, 관류연구나 요로촬영은 이 법칙의 명백한 예외가 된다. 대비강화 

없이, 조기 동맥, 후기 동맥, 조기 문맥, 후기 문맥, 지연 영상화를 필요로 하는 

모든 기법은 매우 높은 선량으로 이어진다(Dixon과 Goldstone 2002). 그러므로 

그러한 반복되는 절차는 특별히 예외적인 상황에만 사용되어야 한다. 실제로 거

의 모든 임상의문은 대체로 많아야 2회 정도 절차로서 답을 찾을 수 있다.

   특정 구체적 의문(위에서 언급한 폐 소결절처럼)에 대해 방사선량을 낮추는 

것이 가능한 한편으로는, 진단정보가 아직 없을 수 있는 최초 진단 CT가 낮은 

선량 변수로 수행되어야 하는지는 갈등이 있다. CT의 본질적인 장점 하나는 다

양한 조직(뼈, 근육, 내장 등)에 대해 총체적 데이터 세트가 획득되어 총 정보를 

제공한다는 점이다. 환자의 입원기간 중 제기될 수 있는 구체적 의문에 대한 답

을 찾기 위해 후일 이 데이터 세트를 재조사할 수도 있다. 

   예를 들면 만약 최초 의문이 “유육종증sarcoidosis이 의심되는 폐 실질”이었다

면 환자가 근거가 되는 악성종양을 가졌을 수 있어 뼈에 대한 정밀조사가 필요

할 것이다. 뼈 조직은 낮은 선량 가슴 검사에서는 그렇게 잘 나타나지 않을 수도 

있다. 많은 병원이 최초 CT 검사에서 가능한 최다 정보를 얻는 개념을 채택하고 

있다. CT 데이터 세트는 후일 여러 사유로 조사할 수 있는 정보은행이다.

   실제로 원본 데이터가 저장되어 있다면 폐의 세부, 흉추와 척추관의 시상영상

을 보기 위해 특별한 고해상도 알고리듬으로 재해석할 수도 있다. 최초 검사가 

포괄적이라면 CT를 다시 하거나 방사선을 수반하는 다른 조사를 생략할 수 있

을 것이다. ‘유육종증 의심’ 환자의 예에서 악성으로 판명되었을 때 CT에 의해 

포괄적으로 뼈도 검사했다면 핵의학적 뼈 신티그램은 필요 없을 수 있다. ‘전신’ 

CT 스크리닝을 권장하는 센터들은 이 주장을 더욱 확장하고 있다. 방사선량이 

높고 나아가 여러 위원회가 징후 없는 환자에 대한 만연된 스크리닝에 반대하고 

있음에도 그러한 검사가 증가하고 있다(Dixon 2004). 앞으로 전신 MR 스크리닝

이 CT 스크리닝과 벌일 경쟁을 보는 것이 흥미로울 것이다. 

   이 보고서는 CT에 종사하는 모든 사람들에 대한 추가적 훈련이 필요함을 강

조한다. 여기에는 의학도에게 CT의 선량측면 함의에 대한 바른 교육도 포함된
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다. CT 검사를 의뢰하는 의사에 대한 계속교육도 필요하다. 무엇보다 CT 검사 

변수를 관리하는 CT 기사나 방사선사에 대한 집중적이고 지속적인 교육이 있어

야 한다. 의료기관 책임자들은 새로운 CT장비를 구입하는 데는 수십만 달러/유

로를 기꺼이 투자하면서도 방사선영상 교육과 의료 계속교육, 또는 CT의 방사선 

측면을 감시하는 의학물리 지원에는 투자하지 않으려 한다. 

   요컨대 이 보고서에 부치는 논설을 쓰게 된 것은 영광이다. 적정 수준 관리자

가 적어도 요점 정도는 읽어 보기를 간절히 바란다.

                                                        Adrian K. Dixon  
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요 점

제1장: MDCT기술

o 현대 CT 스캐너는 다행검출기1)를 사용하여 스캔이 빠르고 감당 영역이 넓다.

o 모든 신형 CT시스템은 다행 검출기와 하나 또는 두 개의 X선관으로 구성되며 

새로운 선량 감축 수단들이 상용화되어 있다.

제2장: MDCT에서 방사선량

o MDCT에는 SDCT에 비해 환자선량을 계통적으로 증가 또는 감소시키는 여러 

특성이 있다.

o 초기 보고에서는 MDCT가 SDCT에 비해 환자선량이 높았으나 최근 보고에서

는 비슷하거나 낮아졌다. 

o 사용자가 SDCT에 준하여 MDCT를 설정하면 환자선량이 증가할 것이다. 설정

은 스캐너 고유 모델에 적합하게 결정되어야 한다.

제3장: 환자선량에 영향을 미치는 고려사항과 조치

o MDCT 시스템에서 선량을 낮출 여지가 있으나 실제 선량감축은 시스템 운용

방식에 달려있다.

o 방사선의학자, 심장학자, 의학물리사 및 CT시스템 운전기사가 환자선량과 영

상품질 사이 관계를 이해하고 CT 영상품질이 종종 임상적 확신을 위해 필요

한 수준 이상으로 높음에 유의하는 것이 중요하다.    

o 모든 진단업무에 최고의 영상품질이 필요한 것이 아니라 진단에 따라 품질수

준(예를 들면 저잡음, 보통선량 또는 저선량)이 달라야 한다. 

o 영상 잡음이나 대비-잡음비와 같은 객관적 척도가 바른 임상진단에 관련된 모

든 특성을 완전히 장악할 수는 없다. 따라서 최적 영상품질을 결정하는 것은 

정량적 척도(예: 잡음)와 관찰자의 인식이 관련되는 복잡한 과제가 될 수 있다.

o 노출인자의 선택이 어떻게 환자선량 관리에 기여하는가에 대한 관심이 점증하

고 있다. 그러나 기술의 변화속도는 환자선량 관리에 지속적으로 주의를 경주

할 것을 요구한다.

o 자동노출조절(AEC) 시스템은 스캔 절차를 영상품질에 관련되는 측정에 연계

1) <역주> MDCT(multi-detector CT)를 부르는 우리말 용어로 “다중검출기 CT”가 사용되기도 하

지만 본래 CT는 다중 검출기를 갖추고 있었다. 새로 등장한 MDCT란 많은 검출기로 이루어진 

검출기 행이 하나가 아니라 복수(16행 등)로 배열된 장치이므로 그 의미를 바르게 전달하려는 

의도로 “다행검출기 CT”를 제안한다. 이에 따라 과거의 SDCT는 “외행검출기 CT”로 불렀다.
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시킬 수 있게 한다. 사용자가 영상품질을 적절히 명시하고 해당 임상에 조합시

킨다면 뚱뚱한 환자를 제외하고는 환자선량을 감축할 수 있다. 뚱뚱한 환자에 

대해서는 영상품질을 유지하기 위해 선량이 증가한다.

o AEC가 운전원이 스캔 인자를 설정함에 완전히 자유롭게 만들지는 않으며 각

개 시스템을 고려하는 것이 중요하다. AEC가 없는 CT시스템에서는 운전원이 

mA나 mAs를 선정해야 하지만, AEC시스템에서는 잡음지수, 참조 mAs, 참조

영상 등과 같은 개념을 이해해야 AEC를 효과적으로 운용할 수 있다.  영상 픽

셀의 표준편차나 잡음지수와 같은 인자를 이해하는 것이 직관적이지 않으므로 

실수 위험이 있다.

o AEC시스템에서 인자 설정은 단순하지 않다. 영상품질을 어떻게 명시해야 하

는지에 대해 합의가 부족하고 제작사마다 노출을 관리하는 방식에 상당한 차

이가 있다. 시스템에 대한 운전원의 지식이 중요하다.

제4장: 임상에서 선량관리

o CT 사용의 정당화 책임은 요구하는 의사와 방사선의학자가 공유한다. 책임에

는 주어진 지시에 대한 CT검사 정당화와 임상지시를 표준선량 CT를 필요로 

하는 것과 저선량 CT만을 필요로하는 지시로 분류하는 일도 포함한다. 

o 검사 지시, 환자 크기, 검사할 신체부위에 근거하여 스캔 인자들을 설정하여 

환자선량을 관리할 수 있어야 한다.

o 부적절한 검사를 피할 수 있도록 CT검사 선발기준과 같은 지침이 마련되어야 

하며, 필요에 따라 방사선을 사용 않는 영상화 기술도 고려해야 한다.

o 의뢰 의사와 CT 의료진에 대한 훈련이 스캔 지시, 절차 및 환자선량 관리에 

도움이 된다.
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용 어

이 간행물의 목적에서 다음의 용어들이 사용된다.2)

각도(x,y) mA 변조 angular (x,y) mA modulation

각도(x,y) mA 변조는 환자의 여러 방향에서 X선 감쇠에 차이가 있음을 고려하

여 X선관 회전에 맞춰 mA를 조절함으로써 검출기에 도달하는 광자선속을 한결

같이 만드려는 것이다.

각축결합(x,y,z) mA 변조 combined angular and longitudinal mA modulation

회전 간, 그리고 X선빔에서 환자의 이동 간 모두(예를 들어 전후방에 대해 측방, 

그리고 어깨에 대해 복부)에 대해 mA를 조정하기 위해 각방향(x,y)과 축방향(z) 

모두에 적용하는 변조. 여전히 운전원은 희망하는 영상품질을 지시해야 한다. 3

차원 평면 모두에서 환자에 의한 감쇠에 따라 X선 선량이 조정되기 때문에 이 

기법은 가장 포괄적인 CT선량 감축법이다.

갠트리 gantry

CT스캐너에서 X선관, 콜리메이터, 검출기 배열 등을 내장한 구조물.

검출기배열 detector array

검출기 간극 물질을 포함한 전체 검출기 집합체. 검출기들은 설계에 따라 회전축

을 중심으로 하는 원주 또는 호 상에 배치된다. 배열은 다수의 호 또는 행으로 

구성된다.

검출기 폭 detector width

검출기 배열에서 어떤 단일 검출기의 대면간 거리이다.

결정론적 영향 deterministic effect

문턱선량이 있고 그 이상에서는 심각도가 선량에 비례하여 커지는 유형의 방사

선 영향.    

공간분해능 spatial resolution

대상과 배경의 차이가 잡음보다 클 때, 즉 대체로 그 차이가 100 HU 이상일 때 

2) <역주> 색인기능을 위해 우리말 자모음순으로 재배열하였음.
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전시된 CT 영상에서 서로 다른 대상을 구분하는 능력.

과역빔 overbeaming

X선빔이 검출기 측정 영역을 넘치게 조사되어 영상화 목적으로 사용되지 않는 

상황을 말한다.    

관전류-노출시간곱 tube current-exposure time product

X선관 관전류(mA)와 초 단위 노출시간의 곱.

기하학적 효율 geometric efficiency

검출기에 입사하는 X선의 분율

나선CT helical CT, spiral CT

스캔하는 특정 기법의 하나로 X선관의 연속적인 회전과 결합하여 갠트리 공동을 

통해 환자를 연속적으로 직선 이동시켜 입체적 데이터를 획득한다. 와선CT 또는 

체적CT라고도 부른다.

내삽 interpolation

본래 촬영한 화소보다 많은 화소로 전시하기 위해 영상을 평균하거나 매끄럽게 

만드는 수학적 기법.

다상검사 multiphase examination

동일한 해부학적 영역에 대해 상태에 따라 둘 이상의 영상(예: 조영제 투여 전과 

후)을 획득하는 검사.  

대비강화 contrast enhancement

대비가 낮은 구조의 가시성을 높이기 위해 조영제(통상 옥소를 함유)를 정맥이나 

동맥에 투여하는 것으로서 조영제를 함유하는 혈관이나 조직에서 크게 감쇠한다.

대비잡음비 contrast-to-noise ratio

영상에서 어떤 두 영역의 CT수 차이를 잡음으로 나눈 값. 

<주> 대비에만 주목할 경우 자신 있는 진단에 필요한 이상의 영상품질을 초래하

기 때문에 이 양을 도입했다. 잡음도 영상품질의 한 척도가 된다. 잡음수준이 높

은 영상이 반드시 진단의 정확성을 저해하는 것은 아니며 유사하거나 나을 수도 

있다.
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로데이터 raw data

한 스캔의 모든 시각과 투사선으로부터 오는 X선 검출기의 반응치.

모의체 phantom

환자와 대등하게 방사선을 흡수하거나 산란시키는 물체로서 실제로 환자를 방사

선에 노출시키지 않고 선량을 평가하거나 영상화계통을 시험하기 위해 사용된다. 

모의체는 인형일 수도 있고 단순한 물리적 시험체일 수도 있다.

부분체적 영향 또는 평균화 partial volume effect or averaging

슬라이스의 일부에만 존재하는 구조물로 인한 CT수의 부정확성이다. 슬라이스 

두께가 얇아지면 이 영향은 중요하지 않게 된다.

빔 경화 beam hardening

다색빔에서 낮은 에너지 광자가 조직에 의해 우선적으로 흡수, 필터되어 유효에

너지가 증가하는 현상.

빔 콜리메이션 beam collimation

콜리메이션 항 참조.

빔 피치 beam pitch

피치 참조.

선량서술자 dose descriptor

CTDIw, CTDIvol 또는 DLP와 같이 측정 가능한 양으로서 이로부터 CT 검사로 

받는 유효선량이나 장기선량을 평가할 수 있으며 상이한 CT 스캐너의 선량특성

을 비교할 수 있다. 

선량길이곱 dose-length product

부록 A 참조.

스캔 시간 scan time

한 번의 노출에서 감쇠 데이터 획득을 개시한 시점부터 마친 시점까지의 시간. 

어떤 CT스캐너에서는 X선방출이 펄스형으로 이루어지기 때문에 스캔 시간이 노

출시간보다 길 수 있다.
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슬라이스, 절편 slice

한 번의 CT 촬영에서 검사하는 시험 모의체 또는 환자의 단층부로서 그 위치와 

두께로 정의된다. 

슬라이스 두께 slice thickness

이 책자에서 “슬라이스 두께”란 데이터 획득 즉, 슬라이스 콜리메이션에 대해 사

용된다. 여러 검출기 행의 신호를 전기적으로 결합하여 넓은 슬라이스 두께(2.5

mm, 5 mm, 10 mm 등)로 만들 수도 있다. 신호의 결합으로 넓어질 수는 있어도 

얇아질 수는 없다. 

시간적 mA 변조 temporal mA modulation

관전류를 시간근거 기준에 따라 변화시키는 것이다. 이 기법은 심장 CT 검사에

서 심장 움직임이 빨라 영상품질을 훼손하는 수축초기처럼 관심이 작은 투사에 

의한 선량을 줄이기 위해 종종 사용된다.

영상두께 image thickness

단층 분할의 유효두께로서 스캔장의 중심에서 민감도 종단면의 반치폭으로 측정

한다.

와상CT spiral CT, helical CT

나선CT와 동일하다.

유효 mAs Effective mAs

관전류와 노출시간의 곱(mAs)을 피치로 나눈 값: 슬라이스 당 mAs 평가치가 된

다.

유효선량 effective dose

부록 A 참조.

인공물 artefact

스캔하는 환자의 신체부위에 존재하지 않는 세부가 CT 영상에 나타나는 것. 통

상의 인공물은 부분적 체적효과와 빔 경화 때문에 발생한다. 두 효과 모두 줄무

늬 인공물로 나타나며 공기-조직, 공기-뼈, 금속-조직의 경계처럼 물체 밀도에 

현저한 불연속이 있어 대비가 높은 부분에서 나타난다. 그러나 스캐너의 기계적 

오조정이나 임상에서 환자의 움직임 또는 고밀도 조영물 사용으로 인해 줄무늬
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가 나타나기도 한다.

자동노출조절 automated exposure control; AEC

영상 수신부에서 X선 강도를 샘플하여 지정된 영상품질을 얻기에 필요한 노출을 

자동적으로 결정하여 제공하는 장치.

잡음 noise

어느 정도까지는 모든 영상에 존재하는 기본적 특성으로서 잡음은 특히 대비가 

낮은 피사체 구조의 가시성을 낮춘다. 의학영상에서는 잡음을 없애는 것이 아니

라 용인할 수 있는 수준으로 낮추는 것이 목표이다. 잡음은 점점이 영상 밝기의  

변화로서 유용한 정보를 수록하지 않는 것이다. 잡음 크기는 영상의 관심 영역에

서 CT수의 표준편차로 표현된다.

장기선량 organ dose

하나의 장기나 조직의 평균 흡수선량으로서 그 조직이나 장기에 부여된 총 에너

지를 그 조직/장기의 총 질량으로 나눈 값.

재구성 알고리듬 reconstruction algorithm

수집된 데이터를 영상으로 변환하는 수학적 절차. 데이터의 어떤 속성을 강조, 

강화 또는 개선하기 위한 여러 알고리듬이 있다.

진단참조준위 diagnostic reference level

방사선을 사용하는 특정 의료진단 절차에서 일상적 환자선량이 비정상적으로 높

거나 낮은지를 판별하기 위한 값이다.

집단선량 collective dose

인구집단이 피폭한 총 방사선량을 나타내는 한 방식으로서 하나의 피폭원에 노

출되는 사람의 수와 그들의 평균선량의 곱으로 정의된다. 집단선량은 

man-sivert(man-Sv)로 나타내며 방사선방호의 최적화를 위한 수단으로만 사용

하기 위한 것이다.

체적CT volume CT

나선CT를 참조.
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축(z)방향 mA 변조 longitudinal mA modulation

축방향 mA 변조는 환자의 z-방향(키 방향)을 따라 mA를 변화시켜 해부학적 영

역에 따라(예: 어깨, 복부 및 골반) 환자의 노출을 변화시킴을 목표로 한다. z-변

조의 목표는 여러 해부학적 영역에 걸쳐 상대적으로 균질한 잡음수준을 유지하

는 것이다.

콜리메이션3) collimation

z 방향(촬영하는 환자의 신장 방향)으로 방사선 빔의 범위에 대한 기하학적 제

한.

피치/빔 피치 pitch/beam pitch

X선관이 1회전 할 동안 침상이 이동하는 거리의 X선빔 폭에 대한 비를 말한다. 

피치가 1이라면 방사선 빔이 정확히 연속적이며, 1보다 작으면 겹치는 부분이 

있으며 1보다 크면 빔 사이에 간격이 있다는 의미가 된다. SDCT에서는 빔 폭과 

검출기 폭이 차이가 없으나 MDCT에서는 차이가 생긴다. 그래서 “빔 피치”와 

“검출기 피치”의 두 용어가 정의되는데 빔 피치가 SDCT나 MDCT 모두에서 위

와 같은 의미로 사용될 수 있다.

하운스필드 단위(HU) Hounsfield unit

CT수 참조.

확률론적 영향 stochastic effect

문턱선량이 없이 발생확률이 선량에 비례하며 심각도는 선량과 무관한 유형의 

방사선 영향.

CT 선량계측 모의체 CT dosimetry phantom

CT에서 선량의 표준 측정에 사용하는 PMMA 원주로서 머리 모의체는 직경 

160 mm, 몸통 모의체는 직경 320 mm로서 적당한 길이를 갖는다. 모의체는 선

량계를 배치할 수 있도록 중심, 원주 표면에서 1 cm 깊이에 축과 평행한 구멍이 

있고 삽입물로 되채워져 있다.

3) 우리말 용어로 사용되고 있는 ‘조준’이나 ‘집속’은 의미가 정확하지 않다. 의미가 같은 우리말을 

찾는다면 “범위제한”이 무난하지만 콜리메이터를 표현할 좋은 말이 없어 ‘콜리메이션’으로 외래

표기를 사용하였다.
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CT선량지수 및 CT공기커마지수 CT dose index and CT air kerma index

부록 A 참조.

CT수 CT number

CT 영상의 각 면적소에서 평균 X선 감쇠를 나타내는 수. 일반적으로 CT수는 하

운스필드 단위(HU)로 나타낸다. 감쇠 측정치는 다음의 하운스필드 스케일에 따

라 CT수로 변환된다.

  수 
   

×   

여기서 는 사용된 X선빔에서 물질의 유효 선형감쇠계수이다. CT수 척도는 물

이 0, 공기가 -1000이 되도록 정의된다.

MDCT(multi-detector CT) 다행검출기 CT

검출기 배열이 2행 이상인 CT 스캐너이다. MDCT의 “다행검출기 배열”이란 축

방향(환자의 키방향)으로 여러 행의 검출기 배열을 갖는다는 의미이다. MDCT 

스캐너는 검출기호와 X선관이 같이 회전하는 제3세대 CT 기하배열을 사용한다. 

모든 MDCT 스캐너는 미끄럼링 갠트리를 채택하여 나선 촬영이 가능하다.  

PMMA polymethylmetacrylate

예를 들면 Perspex나 Lucite처럼 상용화된 플라스틱 중합체(폴리머)의 한 종류.

SDCT single detector computational tomography 외행검출기 CT

한 열의 검출기를 이용하여 영상화 기술로서 단속적이든 연속적(나선식)이든 한 

번에 한 층의 데이터만 얻는다.

X선관전류(mA) 변조 modulation of x-ray tube current

설정된 영상품질을 달성하기 위해 전류를 자동으로 조절하여 CT 선량을 관리하

는 방법이다. 방향이나 축 위치에 따라 변조할 수 있다.

X선관전압 x-ray tube voltage

X선관 양극과 음극 사이에 인가된 전위차.

z변조 z modulation 

축방향 변조.
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제1장 MDCT 기술

(1)  현대 CT스캐너는 다행검출기를 사용하여 스캔이 빠르고 영역이 넓다.

(2) 모든 신형 CT시스템은 다행 검출기와 하나 또는 두 개의 X선관으로 구성되

며 새로운 선량감축 수단들이 상용화되어 있다.

1.1. 배경

(3) 전산화단층촬영(CT) 기술과 임상 이용은 대체기술에 대응하여 놀라운 복원

력을 보여 현재로서는 CT 사용이 계속 증가추세이다. 현대 기술은 고전류 X선

관4), 막강한 전산능력, 다채널 검출기를 제공하여 넓은 스캔 범위에 대해 1 mm

보다 얇은 슬라이스를 달성했으며 회전 속도도 빨라져 1초에 3회전에 이르렀다. 

이제 CT는 심장학이나 근골격 해부학에서 역동학적 응용에 중요한 역할을 한다.

(4) 이 기술의 이름으로 여러 가지가 사용되는데 즉, 다중행검출기(MDR) CT, 

다행검출기 CT(MDCT), 다검출기배열 나선CT, 다채널CT, 다절편CT(MSCT) 등

이다. 환자의 신장 방향으로 동시에 독립적으로 측정하는 수(예: 64슬라이스 

MDCT)를 종종 슬라이스(절편)라 부르고 그 값이 곧 그러한 시스템의 성능으로 

나타내고 있다. 이 보고서에서 ICRP는 이 기술을 일반적으로 부를 때는 MDCT

로 하고 MDCT의 특정 기술적용을 부를 때는 64-MDCT와 같이 나타내기로 했

다.

(5) 2000년에 ICRP는 “CT에서 환자선량 관리”를 발간한 바 있다(ICRP 2000a). 

당시에는 개인 환자에게 주는 상당히 높은 장기선량과 검사 빈도의 증가, 임상 

적용의 변화, CT의 집단선량 기여 증가 등에 대해 방사선의학자, 일반 의사, 의

학물리학자 등 CT에 관계하는 사람들에게 주의를 환기할 필요성이 시급했다. 또 

당시에는 한 번에 한 절편만 단속적(순차형)이거나 연속적(나선형)으로 촬영하는 

외행검출기CT(SDCT)가 주로 사용되고 있었다. 환자의 키 방향인 z축을 따라 배

열된 여러 행의 검출기는 동시에 여러 슬라이스를 스캔하게 한다. 2000년 보고

서(ICRP 2000a)가 나올 당시에 MDCT는 신생기여서 그것이 선량에 미치는 영

향에 대해서 간략히 언급하는 수준이었고 평가를 내리기에는 데이터나 경험이 

4) <역주> X선관 전체가 회전하는 “회전밀봉 X선관(rotating envelop X-ray tube)”가 개발되어 

양극판의 후면이 직접 냉각유에 접촉하여 열을 전달함으로써 고전류 가동이 가능해졌다.
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불충분했다. 이후 몇 년 동안 MDCT 사용이 유행이 되었고 기술도 4 슬라이스

로부터 8, 16, 32, 48, 64 슬라이스로 매우 빨리 발전했다. 나아가 근래에는 두

선원CT(DSCT)가 가용하고 256-MDCT 시스템도 곧 출현할 것이다. MDCT의 

속도가 빨라진다는 것은 환자 처리나 업무처리 속도가 향상됨은 물론 새로운 적

용(심장 CT, 전신 스캐닝)을 가능하게 한다는 의미이기도 하다. 지난 20년 안팎

에 전 세계적으로 CT이용은 800% 이상 증가했다(Frush 2003). 미국에서는 

1991년부터 2002년까지 CT 절차가 연간 10~20% 증가한 것으로 보고되었다

(Fox 2003). 같은 기간에 미국에서 혈관전조를 위한 CT스캔이 235% 늘었고 심

장 적용은 145% 늘었다. 다른 분야 스캔도 증가하여 복부 25%, 골반 27%, 흉

부 26%, 두경부 7%로 나타났다. 64-MDCT의 심장 응용은 크게 늘어날 것으로 

예상된다. 2002년을 기준으로 세계적 CT 시장은 매년 10% 증가하는 것으로 보

고되었고 이러한 경향이 지속될 것으로 보인다. 

1.2. MDCT 기술 개요

(6) MDCT 시스템은 환자 주위 원주상에 두 줄 이상의 검출기 배열 또는 행을 

갖는 CT 스캐너이다. CT에서는 600~900개의 검출기 소자로 구성된 배열이 축

을 가로지르는 하나의 평면에 해당한다. SDCT에는 이러한 검출기 행이 하나 있

다. MDCT 스캐너의 다행 특성이란 침상에 누운 환자의 신장 방향인 종방향으로 

여러 검출기 행이 있음을 의미한다. 대개의 경우 MDCT 스캐너는 검출기들의 호

와 X선관이 같이 회전하는 CT 기하학을 이용한다. 모든 MDCT 스캐너는 X선관

이 환자 주위 360°를 완전히 1회전 하는 데 0.33초라는 빠른 회전속도에서 나선 

촬영이 가능하도록 슬립링 갠트리를 사용한다. 1992년에 두 행의 검출기로 된 

스캐너(Elscint CT Twin)가 가용했으며, 1998년에는 여러 제조사가 4행 검출기

를 갖는 스캐너를 내놓았다. 이러한 스캐너의 주된 장점은 두 슬라이스 이상이 

동시에 스캔되므로 X선관에서 방출된 X선을 더 효율적으로 이용하는 점이다(그

림1.1 참조). 따라서 주어진 체적을 스캔하는 데 필요한 시간이 크게 줄어든다. 

1회전으로 얻는 슬라이스 또는 데이터 채널의 수는 계속 높아져 현재는 64행 검

출기 시스템이 널리 사용되고 있다(Flohr 등 2005a, 2005b). 머지않아 더욱 많

은 행으로 회전 당 종방향 감당이 4 cm 이상인 시스템이 상용화될 것이다. 회전

축 기준으로 12.8 cm를 감당하는 256행 검출기 스캐너의 예비결과도 나와 있다

(Mori 등, 2004). 또, 두 개의 X선관을 갖는 MDCT도 상용화되어 있는데(Flohr 

등 2006) 이것은 CT 기술과 응용의 지속적 진화를 보이는 것이다.  
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그림 6.1. 환자 주변 호상의 검출기 소자와 z축과 수직인 검출기 행의 개요

도. 모든 CT 스캐너는 환자주변 호상에 많은 검출기 소자를 가지고 있으나 

MDCT 시스템만 z축에 수직인 검출기 행을 둘 이상 가지고 있다. 

(7)  MDCT는 특정 해부학적 체적에 대해 더 얇은 슬라이스를 얻는 데 사용할 

수 있다. 이로써 종방향으로 공간분해능을 크게 향상시키는데 스캔시간은 크게 

불리하지 않다. 종방향 해상도의 증가는 (횡단면에 수직이거나 경사진) 다평면 

재포맷이나 3차원(3D) 표현에 매우 요긴하다. 여기에 추가하여 나선 스캔이 환

자선량의 증가 없이 데이터 세트의 중첩을 가능하게 하는데 이것도 다평면 재포

맷이나 3차원 표현을 개선한다.   

1.3. SDCT와 MDCT의 차이

(8) SDCT와 MDCT 사이에 중요한 차이의 하나는 영상 또는 슬라이스로 표현되

는 두께가 어떻게 표현되는가이다. SDCT에서는 슬라이스 두께가 전방 콜리메이

션과 후방 콜리메이션의 결합으로 결정된다. 따라서 종방향으로 검출기의 규격이 

X선빔이나 영상 슬라이스의 폭보다 클 수도 있다(그림1.1 참조). MDCT에서는 

역으로 X선빔이 모든 유효한 검출기 행 즉, 특정 스캔 수집에 사용되는 모든 행

을 포함할 수 있도록 충분히 넓어야 한다. 슬라이스 두께는 영상 재구성에 사용

되는 개별 검출기 행의 폭에 의해 결정된다.

(9) 그림1.1에서 왼쪽의 SDCT 시스템은 한 행의 검출기가 있어 종방향(z축)에 

직교한다. 이 검출기 행에는 많은 검출기 소자가 있어 환자 주변의 호에 배치된
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다. 우측의 MDCT 시스템은 z축에 직교하는 검출기 행이 16개 있다. SDCT에서 

검출기 폭(갠트리 중심에  대해)은 20 mm이지만 전방 콜리메이터 폭이 통상 10

mm에 불과하다. 따라서 SDCT에서는 검출기가 X선빔보다 넓어서 모든 1차 X선

빔이 검출될 수 있다. 오른쪽의 MDCT는 종축 방향으로 1.25 mm 폭을 갖는 검

출기 소자 16행로 구성되며 전체 검출기는 환자 주위에 약 900 소자가 된다. 검

출기 총 폭은 역시 회전중심을 기준으로 20 mm이다. 스캐너 모델과 콜리메이션

에 따라 1차빔의 일부는 검출기를 향하지 않을 수도 있다. 이러한 과역빔 상황에 

대해서는 제3.2.1절에서 기술한다.

(10) 4-MDCT에서 네 개의 데이터 채널은 1.25, 2.5, 3.75 또는 5 mm 두께의 

슬라이스를 동시에 수집한다. 두 행 이상의 신호를 전자적으로 결합하여 더 넓은 

두께(예: 2.5 mm, 5 mm, 10 mm)도 구성할 수 있다. 따라서 영상 검토 목적으로 

사용하는 두께는 데이터를 수집한 두께와 다를 수 있다. 이 보고서에서 슬라이스 

두께라 함은 항상 데이터 수집에 사용된 슬라이스 콜리메이션 폭을 말한다.  

(11) 검출기 행의 얇은 두께와 3세대 기하 채택으로 가스 전리 검출기는 더 이

상 사용되지 않는다. 해부학적 1 mm 슬라이스를 얻기 위해서는 1 mm보다 과히 

넓지 않은 검출기 행이 사용되어야 한다(검출기 크기는 CT 갠트리 중심에서 검

출기가 감당하는 범위에 대해 정규화된다).

(12) MDCT 검출기 배열의 설계들을 그림1.2에 예시하였다. 작은 슬라이스가 필

요할 때는 중앙부 행의 검출기들을 이용할 수 있으므로 외곽 행 검출기들은 반

드시 좁은 두께를 가질 필요는 없다. 주변 검출기의 두터운 두께는 5 mm 씩 네 

슬라이스를 동시에 읽도록 한다. 이러한 설계가 약간 저렴하고 기하학적으로 보

다 효율적이다.

(13) 현재 MDCT는 z축 방향으로 동시에 64 슬라이스를 처리할 수 있다(그림

1.3). 4개 공급사 중 셋은 64행의 0.625 mm 또는 0.5 mm 검출기를 사용한다. 

나머지 하나는 32행의 0.6 mm 검출기를 사용하고 초점을 진동시켜 64개의 중첩

부가 있는 슬라이스를 얻는다(Flohr 등 2005b). 이렇게 하여 나선 인공물을 줄

였고 종축 방향으로 공간분해능을 높였다(Flohr 등 2005b). 

(14) 순차적 또는 축 방향 데이터 획득(예: X선관이 환자 주위를 회전하는 동안 

침상은 움직이지 않음)에서는 채널마다 하나의 슬라이스 또는 영상을 생성하기에 

충분한 데이터를 수집하며 이론적으로는 축 방향으로 64개의 독립적 영상을 재
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그림 1.7. 주요 2개 제작사가 MDCT에 사용하는 검출기 기하배열. 검출기 배열

은 축(z)방향으로 20 mm 폭이며 동시에 5 mm까지 네 슬라이스를 스캔할 수 있

도록 여러 폭으로 된 8 행의 검출기를 사용한다.  

구성할 수 있다. 슬라이스 두께가 좁으면 기하학적 뿔빔 영향이 회전 당 허용 슬

라이스 수를 64 미만으로 제한한다. 예를 들면 한 제조사의 16-MDCT 스캐너는 

뿔빔 영향으로 순차적 스캔에서는 12 채널만 사용한다(Flohr 등 2005a, 

2005b).

(15) MDCT 시스템의 기본적 특질은 물리적 검출기 행 수가 아니라 동시에 얻

는 슬라이스 수가 된다. 주어진 체적을 촬영하는 데 요구되는 속도는 스캔에서 

동시에 촬영하는 슬라이스 수와 같은 인자에 의해 높아질 수 있다. 애초에 동시 

촬영 슬라이스 수가 넷으로 제한된 것은 동시에 얻고 전달할 수 있는 데이터의 

양이었다. 당시에는 공학과 비용이 4개 동시 데이터 수집 시스템으로 한정했다. 

나아가 4-MDCT까지는 뿔빔 인공물이 심각하지 않으나 동시 슬라이스 수가 증

가할수록 일반적 부채빔 재구성 기법을 사용할 때 이 인공물 문제가 심각해졌다. 

뿔빔 수정과 진보된 부채빔 재구성 기법이 개발되고 이러한 알고리듬에 필요한 

전산능력이 확보되자 8-MDCT, 16-MDCT 등이 실현되었다.

(16) 나선CT의 출현은 CT 용어에 “피치”라는 새로운 촬영인자를 도입시켰다. 

피치는 X선관이 1회전 할 때 침상이 진행하는 거리의 X선빔 폭에 대한 비이다. 

MDCT에서는 피치의 정의에 상당한 혼선이 있었는데 어떤 제작사는 X선관 회전 

당 침상 진행거리의 각개 데이터 채널의 폭에 대한 비로 정의하여 피치 값이 

3~6을 갖게 했다. 국제전자기술위원회(IEC) CT안전표준은 피치의 원 정의(X선

의 총 두께에 대해 정규화된 침상 진행 거리)만을 피치의 정의로 인정하게 되었

다(McCollough와 Zink 1999, IEC 2002). 이 피치 정의는 방사선 빔이 겹침 정

도를 수반하는데 피치 1이라 함은 방사선 빔이 정확히 접합되는 경우가 되며, 피

치가 1보다 작으면 방사선 빔의 겹침이 있음을, 피치가 1보다 크면 방사선 빔 
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그림 1.8. 주요 제작사들의 64-MDCT에 사용하는 검출기 기하배열. 

Siemens 64-MDCT는 32줄의 1 mm 미만인 검출기를 사용하면서 초점을 이

동시킴으로써 64개 중첩되는 슬라이스를 얻고 있다. 

사이에 간극이 있음을 의미한다.   

(17) 두 제작사는 관전류와 노출시간의 곱(mAs)을 종축 단위 거리 당 평균 mAs

로 나타내어 “유효 mAs” 또는 mAs/슬라이스라고 부르고 실질 mAs/피치로 산

출한다. 피치가 커질수록 스캐너 소프트웨어가 자동으로 mAs를 늘여 피치 값 증

가에 따라 영상 잡음(나아가 환자선량)을 일정하게 유지하려 하기 때문에 mAs와 

단위 거리 당 mAs의 이러한 차이는 중요하다(Flohr 등 2003a, 2003b, Mahesh 

등 2001). 유효 mAs나 슬라이스 당 mAs가 전시되면 피치 값이 변할 때 실질 

mA가 변함을 사용자가 인식하지 못할 수도 있다. 다른 MDCT 시스템에서는 피

치나 슬라이스 두께가 변함에 따라 영상 잡음을 일정하게 유지하기 위해 mA값

을 자동으로 조정하는데 이때 처방된 mA 값에 변화가 있음을 경고하기 위해 선

택 상자가 오렌지색으로 바뀌기도 한다. 

1.4. 개발 중인 기술

(18) 현행 임상 MDCT 시스템이 16~64행임에 비해 1000행 이상인 면적 검출

기를 사용하는 뿔빔CT(CBCT)가 근래에 소개되고 있다. 하나 또는 두 평판검출
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기를 갖는 CBCT가 영상기기로 개발되고 있다. 그러나 아직은 진정한 뿔빔 상용 

시스템은 없다. 실험적 시스템에 대한 문헌은 외과수술중 촬영, 중재방사선학, 뼈

나 폐 촬영, 유방촬영, 치료방사선학에 유용할 것으로 보고하고 있다

(Siewerdsen 등 2005, Daly 등 2006, Ross 등 2006, Guerrero 등 2006, 

Glick 등 2007). 짧은 스캔 시간, 넓은 종축 범위, 높고 거의 등방성인 공간분해

능 등이 장점에 포함된다. 기존 실험적 플랫폼의 취약점으로는 실내 내비게이션 

시스템과 통합미흡, 산란선 배제의 어려움, 인공물, X선출구에 고정 콜리미터를 

사용하는 것, 표준 100 mm CT 전리함을 이용한 선량계측법의 부정확성 등이 

있다(Ross 등 2006, Siewerdsen 등 2005).   

(19) CBCT 가슴촬영에 평판검출기를 사용하여 가슴 전체를 체적 영상화한 여러 

연구사례가 있다(Glick 등 2007, Kwan 등 2007, Shaw 등 2005). 최적 설계와 

변수 조합을 결정하는 골격은 환자선량 기준 즉, 전형적 전통 두 영상 유방촬영

에 대해 제한하는 평균 유선선량mean gladular dose(MGD)이었다(Glick 등 2007). 

치과와 상악안면 영상화에도 CBCT 적용이 늘어나고 있다(Guerrero 등 2006, 

Sukovic 2003). 선량 감축을 조장하는 몇몇 연구보고들도 있다(Tsiklakis 등 

2005, Ludlow 등 2003).

1.5. 이 보고서의 동기는 무엇인가?

(20) ICRP 간행물 87(ICRP 2000a), 영국의학회지British Medical Journal(BMJ)의 논

설(Rehani 및 Berry 2000), 그리고 미국방사선과학지American J. of Radiology(AJR) 

2001년 2월호(AJR 2001)에 따라 CT에서 선량관리 주제가 주목받게 되었다. 두 

편의 논문(Paterson 등 2001, Donnelly 등 2001)이 소아 CT에서 변수선정이 

적절하지 않음을 겨누고 있다. 나아가 Brenner 등(2001)은 소아집단에 CT를 사

용함에 따른 잠재적 암 유발 위험을 보고하고 있다. 이 논문들은 (임상적으로 타

당한 이유로) 소아에게 CT 사용이 괄목하게 증가하였음을 적시하고 이러한 사용

의 증가가 소아 집단에게 과도한 피폭 잠재성과 이에 따른 암 위험의 증가를 수

반한다고 경고하고 있다. AJR 같은 호의 논설에서 Lee F. Rogers(2001)는 “미

안하지만 아이들이 간과되고 있다.”고 말했다. 이들 보고가 대중매체의 관심을 

끌었고 임상과 방사선방호 사회는 CT에서 방사선량을 보다 조심스럽게 검토해

야 함을 인식했다. CT에서 방사선피폭과 그 관리에 관한 논문의 수는 계속 증가

하고 있다. 제작사들도 이제 스캔시간 단축뿐만 아니라 방사선 피폭 감축과 영상 

최적화 개선을 한층 강화하고 있다. 근년에는 CT에서 선량관리 개선은 모든 CT 
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제작사들에게 우선순위 높은 의제가 되고 있다.

(21) ICRP는 모든 새로운 CT가 MDCT이며 다양하고 새로운 선량감축 도구들이 

가용함을 인식하고, 이들 새로운 도구와 CT 적용의 지속적 증가에 따른 의료이

용 분야 집단선량에 CT 기여 증가를 고려하여 ICRP 간행물 87(ICRP 2000a)을 

개정하기로 2005년에 결정했다. 이러한 기술적 변화를 재검토함에 추가하여 다

음 사안들도 고려되었다.

  o MDCT가 환자선량을 증가시키는가? 감소시키는가?

  o 환자선량이 증가한다면 그 이유는 무엇인가?

  o 새 기술이 선량관리에 어떻게 기여할 수 있는가?

  o 스캐너 운전자가 어떤 조치를 취해야 하는가?

  o 특별한 교육이 필요한가?

(22) 이전 보고서(ICRP 2000a)와 마찬가지로 이 문서의 주된 독자는 방사선의

학자, 심장학자, 방사선기사, 의학물리사, 환자선량 관리에 관계하는 연구자 등 

영상전문가들이다. 그러나 주치의, CT를 소유한 의사, 규제자 및 당국자, 제작자 

및 병원 경영자 등에게도 유용한 참고자료를 제공한다.
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제2장 MDCT에서 방사선량

(23) 외행검출기 CT(SDCT)에 비해 환자선량을 체계적으로 증가시키거나 감소

시키는 MDCT 고유의 속성들이 있다.

(24) 초기 보고서는 SDCT에 비해 환자선량의 증가를 보였으나 근래에는 비슷하

거나 감소한 것으로 보고되고 있다.

(25) MDCT의 설정을 SDCT 방식으로 하면 환자선량이 증가한다. 스캐너 설정

은 그 고유모델에 맞아야 한다.

2.1. 서론

(26) CT 검사로 인한 개인선량의 변화와 CT 사용의 증가로 인한 CT 검사 집단

선량 분포의 변화를 구분하는 것이 중요하다. 임상 실무에서는 개인 환자의 선량

에 초점을 맞추지만 공중보건 행정이나 관리, 계획에는 피폭 집단의 집단선량 정

보가 더 의미 있다. 의학적으로 합당한 CT검사에서 개별 환자의 선량이 진단에 

적절한 영상품질에 부합하는 수준이라면 위험 대비 편익이 크다는 전제로 이 보

고서에서는 개인 환자선량을 보다 중시한다. 의학적 정당화에 의문이 있는 CT검

사에서는 해당 개인에게 예상 편익이 거의 없을 것이므로 사회적 위험이 더 이

슈가 될 수 있다.

(27) 방사선 유발 보건영향은 장기나 조직의 평균 선량 즉, 장기선량과 관련된

다. 장기선량을 직접 측정할 수는 없으므로 CT절차에 따르는 장기선량을 평가하

기 위한 여러 간접적인 방법들이 사용되고 있다. 이 방법들은 공기 중에서나 모

의체 내에서 직접 측정할 수 있는 양(공기 중에서 공기커마 또는 모의체 중에서 

공기커마)을 사용한다. 이렇게 직접 측정한 양이나 계산에서 얻은 값을 이용하여 

의학물리사가 장기선량이나 “유효선량”을 평가할 수 있다. 유효선량을 포함하여 

CT에서 사용되는 선량들에 대한 상세한 설명은 부록A에 주었다. ICRP는 

ICRU(2006)가 CT를 위해 “CT공기커마지수”라는 양을 잠정적으로 권고하고 있

음을 알고 있다. 그러나 이 보고서에서 인용한 문헌들은 이 ICRU 권고보다 이전

의 것이므로 CT공기커마지수를 사용하고 있지 않다.

(28) 이 보고서에서는 특정 선량계측량(예: 유효선량, CT선량지수(CTDI), 선량
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길이곱 등)을 구체적으로 지칭하지 않는 경우에는 보편적 용어인 선량, 환자선

량, 방사선량 등이 두루 사용된다. 특정 선량계측량이 필요한 경우는 그 양을 명

시하였다. 보고서에서 개인이나 사람들이 방사선에 노출되는 것을 일반 용어로 

“피폭”을 사용하고 있다.

2.2. MDCT에서 선량이 다른가? 다르다면 왜 그런가?

(29) MDCT 도입 후 초기 보고에서는 SDCT에 비해 환자선량이 증가하였으나 

근래에는 같은 검사에서 선량이 비슷하거나 감소한 것으로 보고되고 있다. 

MDCT에서 선량이 증가한 주된 이유는 초기 4-MDCT에서 선량 비효율성, 3D 

응용에 사용되는 얇은 슬라이스에서 잡음을 줄이기 위해 더 높은 선량을 사용한 

것, 그리고 더 넓은 범위 촬영과 복수 조영상 촬영이 편이해진 것 등이다. 

4-MDCT에서 2 mm 이하의 얇은 슬라이스를 촬영하면 X선빔의 큰 비율이 허비

되었다. 16행 이상의 검출기를 갖는 MDCT에서는 이러한 비효율성이 수% 수준

으로 감소했다. 선량효율을 높이기 위해서 1 mm 이하의 좁은 슬라이스 촬영을 

요구하는 사용에는 16 슬라이스 이상을 동시에 얻는 MDCT를 사용해야 한다.

(30) 나선 모델로 촬영할 경우 주어진 체적에 대해 영상을 재구성하는 데 충분

한 데이터를 얻기 위해 스캔 시작과 마침부에 1회전씩을 추가한다. MDCT의 총 

검출기 폭이 증가하거나 총 스캔 길이가 감소하면 이 효과로 인한 비효율성이 

증가한다.

(31) 1998년 4-MDCT 도입 이후 새로운 검사 전략과 스캔 프로토콜 변수에 큰 

관심을 기울였다. 첫 상용 4-MDCT 시스템이 설치된 수주 후에 선량측정 결과

가 발표되었고 좁은 슬라이스 촬영에서 선량 비효율성에 주의를 촉구하였다

(McCollough와 Zink 1999). 잡음이 유사한 수준에서 슬라이스 폭에 따라 선량

(표면 CTDI값)이 두 배까지 증가하는 것으로 나타났다. 다른 연구자들도 스캐너 

모델과 스캔 설정에 따라 선량이 증가함을 보고하였는데 X선관과 환자 사이의 

짧은 거리, 검출기 폭보다 큰 빔 프로파일, 겹치는 빔 사용(예: 피치를 0.75로 사

용) 등의 탓이다. Huda와 Mergo(2001)는 유효선량이 머리 검사에서 30%, 몸통 

검사에서 150% 증가하는 것으로 보고했다. 다른 여러 연구에서도 환자선량의 

증가를 보고하였다(McCollough와 Zink 1999, Giacommuzi 등 2001, Brix 등 

2003, Dawson 2004, Yates 등 2004). 최근 발행된 영국의 2003년 CT선량 조

사를 보면 1991년 발간된 영국의 지난 선량조사에 비해 평균 환자선량이 감소한 
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것으로 나타났다(Shrimpton 등 1991, 2005). 이 조사에서 MDCT 시스템에서 

선량이 신형 SDCT 스캐너에서 선량보다 약간 높게 나타났는데, 이것은 1980년

대에서 1990년대로 오면서 산업계가 비효율적인 가스 전리함을 폐지함에 따라 

SDCT 시스템에서 선량이 감소하였음을 보여주는 것이다. 4-MDCT 시스템이 

선량의 이러한 하향추세를 일시적으로 역전시켰다. MDCT에서 선량이 높게 나타

난 이 초기 보고서가 MDCT에서 선량이 SDCT보다 높다는 인식을 형성했다. 중

요한 특성의 하나는 초기 MDCT에서 많은 부분의 X선빔 폭이 영상화에 이용되

지 않아 선량효율이 감소된 점이다(McCollough와 Zink 1999, Lewis와 

Edyvean 2005). 현대 MDCT는 이점에서 보다 효율이 높아져 영상화에 사용되

지 않는 빔폭은 기껏 2~3 mm에 불과하다. 따라서 빔폭이 20 mm 이상인 경우 

CTDI를 수% 밖에 증가시키지 않는다. 그러나 빔폭이 4 mm 이하인 경우에는 선

량지수가 2 배 이상이 된다.

(32) SDCT 스캐너에서 X선관 전류와 스캔 길이가 종종 X선관 열용량에 의해 

제한되었다. 얇은 슬라이스에서는 잡음이 증가하여 많은 사용자들이 얇은 슬라이

스에서 오는 잡음의 증가를 보상시키기 위해 관전류를 높이고자 한다. X선관 기

술이 발전하여 MDCT 스캐너는 보다 높은 출력에서 운영될 수 있게 되었다. 

MDCT에서 X선관에 부과되는 제약의 이와 같은 감소는 진단 영상품질을 높일 

수 있게 되었지만 스캔 프로토콜 관리에 주의를 기울이지 않으면 선량도 동시에 

증가시킨다.    

2.3. SDCT에서 MDCT로 전환에서 사용자 고려는 무엇인

가?

(33) 아래에서 설명하듯이 MDCT에는 SDCT에 비해 환자선량을 높이거나 낮출 

여러 고유한 인자들이 존재한다(Nagel 2002, Prokop 2003).

2.3.1. MDCT에서 선량증가 요인

(34) MDCT에서 mA 설정을 SDCT에서와 같이 하면 동일 회사 스캐너라도 환

자선량을 불필요하게 증가시킬 수 있다. 여기에는 스캐너 모델 사이에 X선관과 

검출기 설계의 차이도 작용하지만 X선관과 환자 사이의 거리가 짧아진 것이 주

된 이유가 된다. 이점은 하나의 스캐너에서 다른 스캐너로 프로토콜을 이전함에 

항상 주의해야 함을 강조한다. 새로운 MDCT 시스템을 도입할 때에는 기술인자

를 평가하여 최적의 영상품질을 확보하되 선량 수준은 유지하거나 낮출 수 있도
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록 해야 한다.

(35) 4-MDCT에서 좁은 콜리미터(예: 4×1~1.25 mm)를 사용하면 기하효율을 

감소시켜 선량(CTDI)을 증가시킨다. 4×1 mm 또는 4×1.25 mm 콜리미터에서는 

30~60%가 증가하지만 2×0.5 mm 또는 2×0.65 mm에서는 145%까지 증가한다. 

16-MDCT에서는 이러한 증가는 없다.

(36) 많은 제작사가 4-MDCT 시스템에서 “피치”라는 용어를 잘못 사용함으로써

(예를 들면 피치값 3, 6 등이 사용되었다) 환자선량이 같이 감소되는 것으로 잘

못 인식시켰다. 피치값이 크다는 것은 단순히 스캐너 속도가 빨라진 것을 특징짓

는다. 국제 전기기술위원회(IEC) CT안전표준은 원래 정의(총 빔폭에 정규화된 

침상의 이동거리)를 재수립하여 피치의 정의를 구체적으로 표명하였다(IEC 

2002). 이로써 피치의 정의로 인한 혼란을 제거하였다. 4-MDCT에서 피치값 3 

또는 6은 IEC 정의에 따라 재계산하면 실제로 0.75와 1.5가 된다.

(37) 나아가 두 제작사는 피치-조정된 변형 mAs(슬라이스 당 mAs 또는 유효 

mAs)를 사용했는데 이에 따른 혼동도 바른 기술인자에 대한 과잉 또는 부족 사

양을 초래했다. 예를 들어 유효 mAs라는 용어는 관전류-시간 곱을 피치로 나눈 

값을 말한다. 피치가 미리 고려되기 때문에 일부 사용자는 이 용어가 주어진 잡

음수준을 쉽게 선정할 수 있음을 알 것이다. 그러나 두 용어의 혼동은 선량을 크

게 증가시킬 수도 있는데, 사용자가 동일 제작사의 SDCT에서 사용하던 이전의 

mAs 설정을 선택한다면 이러한 일이 일어난다. 예를 들어 SDCT 피치 2에서 

200 mAs를 선택하면 MDCT에서는 100 mAs에 해당한다. MDCT에서 200 mAs

를 선택하면 실제로 200 mAseff를 선택한 것을 의미하는데 그러면 선량에 관련

한 다른 모든 요인에 변화가 없을 때 SDCT 시스템에 비해 환자선량을 2배 증가

시킨다.

(38) 슬라이스 두께를 줄이면 선량이 지수함수적으로 증가함을 운전자가 확실히 

아는 것이 중요하다. 축방향 분해능이 높아지면 부분 체적평균을 줄여 작은 대상

의 대비를 높인다. 결과적으로 높은 잡음수준을 가진 영상이 반드시 진단 정확성

을 침해하는 것은 아니며 오히려 잡음대대비가 비슷하거나 향상될 수도 있다. 예

를 들면 슬라이스 두께를 5 mm에서 1 mm로 줄이면 CT 검출기에 들어오는 X선

빔의 분율이 1/5로 감소된다. 그러면 잡음은 5의 평방근만큼 증가하여 100%에

서 224%로 된다. 이를 보상하는 방법은 선량을 5배 더 주는 것뿐이다. 그러나 

부분체적평균의 감소로 인한 대비 증가는 이러한 선량증가가 불필요한 것으로 
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만든다.

2.4.2. MDCT에서 선량 감소 요인

(39) MDCT에서 환자선량이 분명히 줄어들 요인이 적어도 둘 있다.

(40) 첫째로 얇은 슬라이스를 스캔함으로써 한 세트의 데이터를 얻으면 재구성

할 영상의 두께에 따라 축방향 고분해능 또는 표준분해능을 갖는 영상에 동시에 

사용될 수 있다. 가슴 검사에서 두 스캔(표준 및 고분해능) 대신 1회 스캔 시리

즈로 충분하다. 안면 뼈 또는 도관의 축방, 관방 및 경사 영상을 생성하는 데에

서도 마찬가지인데 동일한 나선 MDCT 스캔 데이터 세트로부터 2차 재조립이 

가능하다. 이 경우 필요에 따라 얇거나 두터운 영상(각각 축방향 공간 고분해능

과 저대비 축방향 고분해능)을 얻는 능력은 2회가 아니라 1회 촬영으로 충족되

며 이로써 환자의 총 선량을 줄인다. 

(41) 둘째로, 회전시간이 짧아지고 빔이 넓어짐에 따른 스캔 속도의 증가로 전체 

스캔 체적을 1회 숨멈춤으로 촬영할 수 있는 능력이 높아졌다. 따라서 움직임 인

공물 발생이 줄었다. 자료는 없지만 이 장점이 아마도 재검사 수요를 감소시켰을 

것이다. 숨멈춤 시간의 차이가 스캔하는 부위에 간극을 초래하지 않도록 하기 위

해 각 숨멈춤에서 얻는 스캔을 수 cm씩 중첩시킬 필요가 MDCT에서는 없어졌

다.

2.4. 선량조사와 진단참조준위

(42) 참조 선량관계량(CTDI, DLP)과 유효선량에 대한 조사와 선량관계량을 진

단참조준위와 비교하는 것이 ICRP의 방호최적화 원칙을 이행하기 위해 환자선량 

관리 전략을 진작하기 위한 실질적 수단임이 밝혀졌다(Shrimpton 등 2005). 근

년에 MDCT가 SDCT에 비해 CTDIw, DLP 및 유효선량에 미치는 영향을 알기 

위한 여러 조사가 이루어졌다(Brix 등 2003, Origgi 등 2006, Papadimitrion 등 

2003, Shrimpton 등 2005, Tsapaki 등 2001, 2006). 여러 국가 및 다국가 연

구에서 얻은 성인에 대한 진단참조준위DRL(DLP 사용)에 대한 자료를 표2.1에 주

었다. 표2.2는 소아 환자에 대해 DRL(CTDIw, CTDIvol 및 DLP 사용)을 제안한 

국가연구의 결과를 보여준다. 표2.3은 SDCT와 MDCT에서 유효선량을 비교하고 

있다. 표2.1에서 표2.3의 데이터는 주로 2,4,8 또는 16-MDCT에 관한 것이며 

16 또는 64-MDCT에 대해서는 자료가 충분하지 않다.
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표2.1. 성인에 대한 여러 연구에서 DLP(mGy cm) 단위의 진단참조준위

검사

IAEA 연구a)

(Tsapaki 등 

2006)

영국 SDCT 

DRL

(Shrimpton 

등 2005)

영국 MDCT 

DRL

(Shrimpton 

등 2005) 

유럽 SDCT 

DRL

(EC 2000a)

유럽 MDCT 

DRL

(Bongartz 등 

2004)

머리 527 760 930 1050 337

가슴 447 760 940 650 267

배 696 510 560 780 724

a) SDCT와 MDCT를 포함하여 6개국 10개 대표적 의료기관에서 얻은 자료임.

표2.2. 소아 환자에 대한 진단참조준위(Shrimpton 등 2005)a)  

검사 CTDIw (mGy)b) CTDIvol (mGy)a) DLP (mGy cm)

가슴: 0~1세 23 12 204

       5세 20 13 228

      10세 26 17 368

머리: 0~1세 28 28 270

       5세 43 43 465

      10세 52 51 619

a) 자료는 75 백분위 값임.

b) 직경 16 cm 모의체에 대해 산출된 CTDIw와 CTDIvol.

표2.3. SDCT와 MDCT 시스템을 이용한 검사에서 유효선량

검사
유효선량(mSv)

검사
유효선량(mSv)

SDCT MDCT SDCT MDCT

복부, 골반 17.2 14.4 가슴 6.2 5.7

간, 신장 8.7 11.5 골반 8.8 7.2

복대동맥 7.6 10.3 흉대동맥 5.8 6.7

관상동맥 CTAa) - 10.5 폐정맥 3.6 5.4

뇌 2.8 2.8 경추 2.1 2.9

안면, 도관 1.1 0.8 요추 2.7 8.1

안면, 목 2.0 2.0

a) CT혈관조영술(CT angiography)
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(43) CT가 의료피폭 집단선량에 기여하는 정도가 증가함에 따라 의료기관이 적

절한 품질관리 정책을 채택하는 것이 중요해졌다. 이점에서 유럽 품질기준

(Bongartz 등 2004)이 유용할 것이다. 이러한 품질관리 솔선은 자신 있는 진단

에 필요한 영상품질을 유지하면서 환자선량을 관리함을 지향해야 한다. 많은 임

상 상황에서 저선량 CT도 필요한 진단정보를 제공한다는 증거가 있다(Kalra 등 

2004b). 영국의 기존 진단참조준위를 더욱 낮출 수 있다는 새로운 연구들도 있

다(Shrimpton 등 2005). 특정 CT절차를 필요로 하는 임상징후에 고유한 진단참

조준위도 바람직하다. Aldrich 등(2006)은 복부 CT에서 환자 체중이 영상잡음에 

직결됨을 보였다. 이들은 5점 척도(1에서 5까지, 5가 최상)를 사용하여 전체적 

영상품질이 4.5일 때 복부CT에서 선정된 점에서 잡음이 16 HU임을 발견했다. 

이 목표 잡음 값에서 요구되는 관전류를 환자체중의 함수로 나타내면 체중이 70

kg 미만인 모든 환자에서 환자선량이 감소함을 알았다. 가장 작은 환자(35.4 kg)

에서 DLP 기준으로 선량 감축은 72%이었다. IAEA도 6개국 9개 CT 스캐너가 

관련된 공조연구과제coordinated research project를 통해 일상적 흉부 및 복부 CT에

서 진단 신뢰도를 유지하면서 환자선량 감축 가능성을 조사하였다(IAEA 2007). 

표준체격 환자를 기준으로 내장 값을 사용하는 기존 방법에 의존하는 대신에 체

중이 다른 환자들에게 적용할 수 있는 피폭인자를 사용자가 결정할 수 있는 간

단한 방법체계를 개발하는 것이 이 사업의 주목적이었다. 이를 통해 모든 범주의 

환자 체중에서 환자선량 관리를 위한 간단한 mAs 예측식을 개발했다. 그 결과 

환자체중이 요구되는 선량에 대한 좋은 예측을 제공할 수 있고, 용인할 수 있는 

잡음수준에 대한 합의가 도출될 수 있으며 큰 환자에서는 용인 가능한 잡음수준

이 높아질 수 있는 것으로 나타났다. 나아가 이 사업은 CT 시설에서 선량평가법

을 어떻게 이행할 것인가에 대한 권고도 개발했다.

2.5. 방사선 위험에 대한 이해

2.5.1. 결정론적 위험

(44) 어떤 국가에서는 CT 선량이 의료절차 선량의 70%를 차지하듯이 CT선량이 

집단선량의 큰 부분을 차지하지만 단일 CT절차에서 개인 환자의 피부선량은 결

정론적 상해를 초래하는 선량에 비해 아주 낮다. 그러나 중재방사선 절차에서는 

사정이 다른데 여기서는 환자의 최대 피부선량이 여러 유형의 피부 상해에 대한 

문턱선량을 초과한 사실들이 있고 심한 피부상해도 여러 건 보고된 바 있다

(Rehani와 Ortiz Lopez, 2006). CT에서도 환자가 방사선 빔이 동일한 해부학적 

부위에 상당 시간 머무르는 절차를 2회 이상 거칠 수도 있기 때문에(예: 관류 또
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그림2.1. 53세 여성 환자에게 발생한 지주막하 출혈을 동반한 띠형 탈모. 머리에 대한 첫 

관류 CT 검사 후 37일에 첫 일시탈모가 있었고 51일간 지속했다. 이 환자는 입원 15일 

동안 4회의 머리 관류 연구와 2회의 머리 혈관조영술을 받았다(Imanishi 등 2005 에서 

인용). 

는 중재 CT) 결정론적 영향을 배제할 수는 없다. 근래의 논문에서 Imanishi 등

(2005)은 관류 MDCT 연구와 디지털 차감 대뇌 혈관조영술(DSA)을 받은 환자

에게서 띠 모양의 탈모가 발생한 사례를 보고했다(그림2.1 참조). 모든 경우에서 

환자들은 관류 CT 검사와 같은 기간에 2회의 대뇌 혈관조영술을 받았다. 동일 

환자가 같은 해부학적 부위에 다수의 방사선학적 절차를 받는다면 그러한 결정

론적 영향의 가능성을 배제할 수 없다. 위 보고에 따르면 방사선 유발 일시적 탈

모가 국부 피부에 3~5 Gy 이상의 흡수선량을 받은 후 3주 이내에 발생할 수 있

다. 국부 피부에 1회 피폭으로는 7 Gy 이상에서, 그리고 여러 번 피폭에서는 

50~60 Gy 이상에서는 영구 탈모가 발생할 수 있다(Imanishi 등 2005, ICRP 

2000b). 관류나 중재 CT에서처럼 한 해부학적 부위에 복수의 CT 노출이 계획

되면 이에 앞서 기사는 그 환자가 과거 몇 주 동안 같은 신체 부위에 다른 방사

선 절차를 거쳤는지 확인해야 한다. 그렇다면 가능하면 대체 영상기법을 고려해

야 하며 여의치 않다면 방사선 유발 피부손상의 문턱선량에 이르지 않는 방법으

로 방사선 절차를 수행하도록 한다. 상황의 의학적 긴급성이 허락한다면 진행에 

앞서 자격 있는 의학물리사로부터 피부선량 평가를 받아야 한다.  

2.5.2. 확률론적 위험

(45) 이전에 CT로부터 받은 수십 mGy의 장기선량이 개인에게 특정 암을 초래

하는지를 결정하는 것은 가능하지 않다. 그러나 통계적 근거에서 CT 검사로 인
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한 피폭이 특히 아동에게서 어떤 암 위험의 작은 증가를 초래할 잠재성은 있다

(Brenner 등 2001). 단위 장기선량 당 생애 암 치사위험은 연령에 따라 다르다. 

BEIR VII 보고서(BEIR 2006)는 1세 남아의 암 위험이 같은 선량에서 20~50세 

남자보다 3~4배 높다고 적고 있다. 나아가 같은 연령의 여아는 남아에 비해 거

의 2배나 방사선위험이 높다. 사회는 이러한 최대 위험에 처하는 사람을 보호하

는 것이 중요하다. 많은 의료기관에서 15세 이하 아동의 CT 검사가 전체의 

15~20%에 이르며 재촬영율도 증가하고 있다. 2001년에 아동의 CT에서 노출인

자가 종종 성인에 대한 것과 같게 나타났으므로(Paterson 등 2001, Roger 

2001) 아동에게 적합하게 노출인자를 맞춤할 필요성에 대한 인식이 확실히 높아

가고 있다. 제작사가 개발한 새로운 도구들을 이용하여 사용자가 환자 체격에 

CT선량을 맞춰 인증기관이나 규제기관의 낮은 선량요건을 충족할 수 있다

(McCollough 등 2006). 인증이나 규제 프로그램에서 환자체격 고유의 노출인자

를 사용하도록 요구하는 것은 아동이 불필요하게 높은 선량을 받지 않도록 보장

하는 중요한 수단이 된다.

2.6.  환자선량 관리의 책무

(46) ICRP가 설명하듯 방사선방호의 원칙은 정당화, 방호 최적화, 선량한도이다

(ICRP 1991). ICRP는 환자에 대해서는 선량한도를 권고하지 않는다. 방호 최적

화 원칙의 이행을 위해 진단참조준위를 권고하고 있다. 방사선의학자는 요망되는 

목적을 달성하기에 충분한 품질의 영상을 얻으면서 환자선량이 그 임상목적에 

부합하도록 유지할 책임이 있다. ICRP는 일반적 정당화와 개인적 정당화를 요구

한다(ICRP 1991). 전문단체가 대개 규제기관과 협의하여 일반적 정당화와 개인

적 정당화를 위한 지침을 마련한다. CT와 같이 방사선이 연관된 검사의 정당화

는 불필요한 피폭을 회피하는 중요한 방법이며 따라서 강력한 방사선방호 수단

이 된다. 주치의는 개별 건에 대해 검사를 정당화하고 필요한 정보를 얻을 수 있

는 다른 방법에 대해 방사선의학자와 협의할 책임을 진다. 정당화에 대한 추가적

인 내용이 4.1절에 있는데 거기서 공동책임에 대해 설명하고 있다. 이 보고서는 

그러한 여러 보고서들의 검토를 포함한다. 그러나 전문학회들 사이에 합의를 통

한 권고를 제공할 필요가 있다. 임상 상황에 따라 특정 검사를 선택함에 정당성

을 제공하는 보고서들이 영국 왕립방사선과대학Royal College of Radiologists나 미국 

국립방사선과대학American College of Radiology로부터 발간되었다(ACR 2000, RCR 

2003). 개발도상국이나 선진국을 막론하고 정당하지 않은 피폭이 일어나고 있는 

것으로 알려져 있다. 그러나 그러한 부당한 CT 사용으로부터 얼마나 많은 피폭
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이 발생하는지, 또는 다른 조치로서 얼마나 회피할 수 있는지에 대한 논문은 부

족하다. 전문 의학회가 의학물리 전문가와 협력하여 관행을 조사하고 부당한 사

용의 정도를 평가하며 부당한 피폭을 피하기 위한 전략을 개발하는 것이 필요하

다. 정당화와는 달리 방호 최적화는 주목을 받아 왔으며 정당화 원칙을 적용함으

로써 줄일 수 있는 선량의 크기에 대한 많은 문헌들이 있다.

(47) 제작사의 책임은 무엇인가? 장치를 설계하고 국제표준 또는 국가 규정에 

부합하게 하는 것은 제작사의 책임이다. 방사선의학 사회에서 환자선량에 보다 

높은 관심을 보임으로써 제작사 역시 이에 주목하게 되었다. AJR의 논설(Rogers 

2001)이 제작사의 주목을 받았는데 거기는 “장치 제작사는 아동의 CT가 가능한 

최소의 선량에서 수행되는지 확인하는 운동에 참여해야 한다. 이를 위해 하드웨

어 변경이 필요할지라도 사소한 변경에 그칠 것이며, 여기에 소프트웨어 변경이

나 추가도 없어 ‘소아패키지’를 구매하지 않아도 좋을 것이다. 기사나 방사선의학

자가 노출인자를 바르게 설정함으로써 바라는 선량감축이 달성될 수 있다. 제작

사는 이미 이렇게 하지 않았다면 이것이 가능함을 알아야 한다.”라고 기술하고 

있다. 나아가 제작사는 선량기록 통합시스템을 제공하여 선량 관련 정보가 환자

의 의료기록과 연계되도록 해야 한다. 그러한 솔선은 환자의 누적선량 추적, 계

획 반복 또는 CT연구 후속추적에 특별히 유용하다. 분명히 제작사에게도 중요한 

역할이 있고 ICRP 간행물 87(ICRP 2000a)과 2001년 AJR의 많은 논문 이후 

CT에서 선량감축이 제작사에게 더욱 중요한 이슈가 되었다. 제작사들이 자동노

출조절(AEC, 제3.3.2절 참조) 개발에서 괄목할 성과를 성취했지만 상이한 진단

업무에서 참조영상품질을 정의하는 데서 사용자와 제작사 모두가 할 일이 많이 

남아 있다.    

(48) ICRP는 적절한 학회와 제작사가 협력하여 CT 스캔, 특히 아동의 스캔에서 

받는 누적선량을 기록하는 방법을 개발하기를 권고한다. 이상적으로는 그러한 기

록은 환자의 의료기록과 통합되어야 한다. 선량감축은 제작사에게 높은 우선순위

가 되어야 한다.
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제3장 어떤 고려와 조치가 환자선량에 영향을 

미치는가?

(49) MDCT 시스템에서 선량을 낮출 여지가 있으나 실제 선량감축은 시스템 운

용방식에 달려있다.

(50) 방사선의학자, 심장학자, 의학물리사 및 CT시스템 운전기사가 환자선량과 

영상품질 사이 관계를 이해하고 CT 영상품질이 종종 임상적 확신을 위해 필요

한 수준 이상으로 높음에 유의하는 것이 중요하다.    

(51) MDCT는 CT 기술의 첨단이며 선량감축을 위한 여러 기술수단을 제공하는

데, 가장 중요한 수단은 자동노출조절(AEC)이다. AEC는 일반 방사선투사에서 

사진기반노출(photo-timing)과 유사한 것으로서 사용자가 영상품질요건(예: 잡음 

또는 대비잡음비)을 결정하면 영상화시스템이 바른 mAs를 결정한다.

3.1. 선량과 영상품질 사이의 타협

(52) 모든 진단업무에서 최고품질의 영상이 항상 긴요한 것은 아니며 품질 수준

(예: 저잡음, 중저 선량)은 진단과제에 의존한다.

(53) 영상잡음, 대비잡음비와 같은 객관적 수단이 바른 임상진단과 관련된 모든 

특성 전부를 장악하지는 못한다. 그래서 ‘최적’영상을 얻는 것은 정량적 측정학과 

관측자 인식 모두가 관계하는 만큼 복잡한 과제이다.  

(54) 과도한 선량감축은 영상품질에 부정적 영향을 미쳐 병변 식별성을 저하시

킬 수도 있다. 마찬가지로 높은 선량으로 얻은 고품질 영상에서 병변 가시성은  

낮은 선량 CT 영상에서 가시성보다 반드시 높지는 않다(Kalra 등 2004b, EC 

2000a, Bongart 등 2004). 그러나 CT 촬영과 영상재구성 변수들에 대한 이해

가 낮은 환자선량에서 영상품질을 유지하는 데 대해 방사선의학자, 의학물리사 

및 운전자에게 도움이 된다.

3.1.1. 영상품질의 일반 지표

(55) 움직임 인공물이나 공간분해능과 같은 특성은 아니지만 여러 영상 특성이 
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방사선량과 직접 관계된다. 영상잡음과 영상대비는 영상품질에서 가장 중요한 지

표이다. 영상잡음은 CT 스캔에 의한 방사선량과 가장 직접적으로 관계된다. 방

사선량이 증가하면 전형적으로 잡음이 감소하며 그 역도 성립된다. 영상잡음은 

CT수(Haunsfield 단위; HU)의 표준편차로 정량화할 수 있고 방사선량과 영상품

질을 관리하는 데 사용한다. 영상잡음은 잡음이 높으면 식별이 어려운 저대비 병

변의 검출에 특히 중요하다. 반면, 가슴 CT, CT 가상결장내시경, 신장결석 검출

을 위한 CT는 배경 대 병변 대비가 높아 고잡음 즉, 낮은 선량 CT가 용인된다. 

따라서 주어진 CT 절차에서 노출인자의 선택은 그 절차의 목적에 근거할 수 있

다. 그러나 아동과 같은 작은 환자와 큰 환자에게서 영상품질에 대한 주관적 수

용성은 동일한 잡음수준에서도 다를 수 있다. 환자 체격과 영상잡음의 관계는 각 

CT 센터가 모든 환자에 대해 같은 설정을 적용할 것이 아니라 환자 크기에 근

거한 프로토콜을 가져야 함을 적시한다. CT 제작사는 스캐너 제어반에 복수의 

프로토콜을 저장할 수 있도록 준비하고 있으며 수 초 내에 이들 프로토콜을 불

러올 수 있다. 따라서 여러 환자 크기와 임상 지시에 맞는 적절한 프로토콜을 개

발하여 쉽게 저장할 수 있다.  

(56) 영상대비는 촬영이나 재구성 변수와 더욱 복잡한 관계를 가지는데, X선관 

전압에는 종속되지만 관전류-노출시간 곱(mAs)과는 독립적이다. kVp 감소는 방

사선량을 감소시키지만 영상대비를 증가시키며, kVp 증가는 영상대비를 감소시

킨다. 영상잡음과 영상대비는 방사선량 관리를 위해 스캐닝 변수를 채택하는데 

사용될 수 있다. 사실 스캔 관심영역의 내재적 대비에 근거하여 선량을 감축하기 

위해 상이한 스캐닝 방안이 채택될 수 있다.

3.1.2. 영상화 업무마다 상이한 품질수준 요구

(57) CT 가상 결장내시경, 또는 신장결석 분석을 위한 복부나 골반의 대비증강 

없는 스캔과 같은 전형적 고대비 상황에서는 저선량 CT가 사용될 수 있는데 그

러한 본질적 고대비로 인해 증가된 잡음이 병변의 가시성을 저해하지 않기 때문

이다(Iannaccone 등 2005, Karla 등 2005a). 마찬가지로 최근에 CT 혈관조영

술 프로토콜에 낮은 kVp를 사용하는 것이 연구되었는데 대비증강된 혈관과 주변

구조 사이의 높은 대비가 높은 잡음수준에서도 평가가 가능함을 보였다(Funama 

등 2005, Holmquist와 Nyman 2006). 나아가 일반 흉부 CT연구는 공기로 차있

는 폐와 다른 연조직 사이에 본질적 고대비(복부에 비해 흉곽에서 X선빔 감쇠가 

덜하다)를 고려하여 저선량으로 수행되어야 한다(Karla 등 2005b). 역으로 대부

분 간의 전이암처럼 병변과 배경의 대비가 낮은 경우 잡음이 높으면 병변의 검

출이나 특성화에 영향을 줄 수 있다. 이런 경우 지나친 선량 감축으로 인해 잡음
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이 높아지면 연구의 진단 적합성을 침해할 수 있다.  

(58) 특히 젊은 환자의 비악성 질환에 대해서는 방사선량을 감축하는 것이 신중

한 접근이지만, 저선량 CT로 인한 오진으로 환자가 지는 위험이 방사선 유발암

의 통계적 위험보다 훨씬 커지는 생명을 위협하는 결정적 질환에 대해서는 요구

되는 품질의 영상을 얻도록 기사들이 훈련되어야 한다.

(59) 유럽위원회(EC)와 IAEA의 여러 사업(www.dimond3.org; http://rpop.iaea. 

org)을 통한 유럽의 조율조치 결과로 방사선의학에서 방사선량 관리에 상당한 

주의를 기울이고 있다(Brix 등 2003, IAEA in press, EC 1996a 1996b 2000a 

2000b, Bongartz 등 2004, Tsapaki 등 2001 2006). 영상잡음에 대한 방사선

의학자들의 이해의 차이와 함께 환자요인(일반적으로 미국 환자들은 유럽이나 아

시아 환자에 비해 체중이 높다)도 스캔 프로토콜 차이에 기여하는 것으로 보인

다. 미국의 조사에 따르면 국립방사선의학대학(ACR) 프로그램(McCollough 등 

2004)과 같은 영상품질과 선량평가 프로그램에 의해 편차가 감소한 성과가 있지

만 CT센터들 사이에 스캔 변수와 방사선량에 상당한 차이들이 남아 있는 것으

로 나타났다. 

3.2. 환자선량에 영향을 미치는 기기 및 절차 문제

(61) 노출인자들의 관리가 어떻게 환자선량 관리에 기여하는가에 대해 관심이 

높아졌다. 그러나 기술의 발전 속도는 환자선량 관리에 지속적 관심을 요구한다.

3.2.1. 과역빔

(62) X선빔이 작동하는 검출기 범위를 넘어 환자에게 입사되어 빔의 일부가 영

상화 목적에 이용되지 않는 경우가 과역빔이다. SDCT에서는 슬라이스 민감도 

프로파일을 개선하기 위해 환자와 검출기 사이에 슬라이스 콜리미터를 둘 때 과

역빔이 발생한다. 이 현상은 매우 좁은 영상 폭(2 mm 이하)에서 종종 발생하고 

두터운 영상에서는 가끔 발생하는데, 영상형성에 기여하지 않는 방사선량을 환자

에게 부여하게 된다. SDCT에서는 X선빔의 반그림자(명암경사) 부분을 영상화 

검출기로부터 배제할 필요는 없다. 따라서 대부분 SDCT 스캐너는 모든 X선빔 

또는 선량 프로파일을 전부 이용하는데(그림3.1 참조) 대신 슬라이스 프로파일에 

약간의 품질저하가 발생한다. 
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그림 3.1. 본그림자(짙은 회색)와 반그림자(옅은 회색) 부분이 있는 공간선량 분포. (a) 

SDCT 스캐너, (b) 4-MDCT, (c) 2행 검출기. SDCT 또는 2행 검출기 스캐너에서는 작

동하는 검출기 행의 폭이 반그림자를 포함한 모든 선량 프로파일을 포착하기에 충분하다. 

2행을 넘는 검출기를 갖는 MDCT에서는 모든 검출기가 균일하게 노출되도록 반그림자를 

배제한다. 양단의 반그림자 삼각형의 결합 폭을 과역빔 인자 dz로 나타낸다(Nagel 2005).

     

(62) MDCT에서는 입사하는 방사선이 모든 검출기 행에 걸쳐 균일해야 하므로 

반그림자의 전부 또는 일부가 이용빔에서 제외되어야 한다(그림3.1b 참조). 이에 

따라 X선빔의 폭을 증가시켜 반그림자 영역이 작동 검출기 영역을 넘도록 해야 

한다. 이것은 동시 입력되는 슬라이스가 둘을 넘는 모든 MDCT 스캐너에서 사실

이다. 2행 검출기 스캐너에서는 검출기 배열의 총 폭이 온그림자를 포착하기에 

충분하다면 과역빔이 필요하지는 않다(그림3.1c 참조). 그러나 많은 경우 2행 검

출기 스캐너에서도 과역빔이 발견된다.

(63) 빔 총 폭이 작을 때 과역빔의 선량영향이 가장 커진다. SDCT에서 1 mm 

슬라이스 콜리메이션이 환자 후방에서 이루어질 때가 최악으로 나타난다. SDCT

에서 과역빔의 크기가 상대적으로 작지만(대체로 1 mm) 선량이 100% 증가하는 

것으로 나타난다. 다수의 데이터 채널(즉, 동시에 입력되는 슬라이스 수가 많음)

을 갖은 시스템에서는 검출기 총 폭을 노출시키면서 좁은 영상을 얻을 수 있다. 

대부분의 MDCT에서 과역빔의 범위는 약 3 mm이다(McCollough와 Zink 1999, 

Nagel 2005). 일반적으로 MDCT에서는 빔과역이 검출되는 X선빔의 작은 분율

을 구성하므로 빔 콜리메이션을 넓게 하는 것이 검사의 선량 효과성을 높인다. 

그러나 스캐너 모델에 따라서는 넓은 빔 콜리메이션이 재구성할 슬라이스의 크

기(얇음)를 제한할 수도 있다.
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(64) X선관 초점의 움직임을 환자 이전에 조종pre-patient control하고 빔을 조준하

면 스캐너의 선량효율을 높여 따라서 선량을 감축한다. 이 기술은 수 ms마다 빔 

위치를 측정하여 필요에 따라 조리개를 재배치하여 빔과역을 줄인다. 이로써 초

점 추적이 없는 시스템에 비해 선량분포 종단면을 더 좁게 만든다. 현재 생산되

는 모든 MDCT는 이 목적을 달성하기 위해 이러한 기법을 사용하고 있다.

3.2.2. 과범위overranging

(65) 나선CT에서는 모든 투사각에 대해 두 점간 데이터를 내삽해야 한다(그림

3.2 참조). 따라서 나선 스캔의 시작과 끝에서는 z축의 지정된 스캔 경계(즉, 영

상화가 필요한 해부학적 범위의 시작과 끝)를 넘어 투사 데이터를 필요로 한다. 

보통 스캔 시작과 끝에 각각 추가로 반 바퀴, 전체적으로 한 바퀴를 더 필요로 

한다. 

(66) 과범위란 나선 내삽 알고리듬을 위해 필요한 추가 회전으로 인한 선량길이

곱이 증가되는 것을 말한다. MDCT 스캐너에서는 추가 회전 수는 피치에 직결되

며 노출길이의 증가는 전형적으로 총 빔폭의 1.5배이다.

(67) 선량길이곱 DLP(부록 A 참조)와 관련하여 과범위의 의미는 영상화하는 신

체 길이에 달려있다. 총 빔폭에 비해 짧은 나선 스캔에서는 선량효율(과범위에 

관해서)이 줄어들 것이다. 동일한 해부학적 범위에 대해서는 1회 나선스캔을 사

용하는 것이 복수 나선스캔을 사용하는 것보다 선량효과적이다. 

3.2.3. 영상 두께

(68) MDCT 기술은 SDCT와 비슷하거나 더 짧은 총 스캔시간에 상대적으로 더 

좁은 영상폭을 재구성할 수 있게 한다. 예를 들면 64-MDCT에서 전형적인 성인 

남성은 머리에서 발끝까지 1 mm 미만의 검출기 콜리메이션으로 20초 이내에 스

캔할 수 있다. 그러나 검출기 콜리메이션이 반드시 재구성된 영상두께와 일치하

지는 않는다. 얇은 투사 데이터로부터 더 두터운 영상, 즉 잡음이 더 낮은 영상

을 생산할 수도 있다. 그래도 전형적 영상두께(3~5 mm)는 SDCT 스캐너에서 사

용하는 두께(5~10 mm)보다 작다. 따라서 사용자들이 선량을 높여 얇은 영상에

서 오는 높은 잡음을 보상하려 할 수도 있다.

(69) 영상 두께가 감소됨에 따라 부분체적평균의 크기 역시 감소한다. 따라서 한 
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그림 3.2. 나선모드에서 피치 1로 360° 회전 알고리듬을 운

용하는 SDCT인 특별한 경우의 과범위. 일반적으로 시작과 

끝에서 각각 추가로 반 바퀴를 필요로 하여 만큼 길이가 

늘어난다. 은 선정한 피치에 따라 달라진다(Nagel 2005).

체적소보다 작게 차지하는 물체에 대한 CT수(영상 밝기)는 체적소 크기가 감소

함에 따라 증가한다. z축 방향 규격이 한 영상폭보다 작은 물체에서는 물체의 대

비는 슬라이스 두께를 줄이면 개선되는데, 반대로 양자잡음은 슬라이스 두께감소

에 따라 증가한다. 얇은 영상두께를 사용하면 잡음은 증가하지만 작은 세부의 대

비잡음비(CNR)와 가시성은 개선된다(Wedegarter 등 2004).

(70) 그림3.3에서 동일한 데이터(4-MDCT로 검출기 콜리메이션 2.5 mm에서 촬

영)의 동일 z축 위치에서 두께 3, 5, 7, 10 mm인 영상들이 재구성되었다. 영상

잡음이 줄어듬에도 불구하고 간 병변(약 3 mm 크기)의 가시도가 슬라이스 두께

가 증가할수록 계속 낮아지고 있다. 부분체적평균화는 영상두께보다 작은 물체에

는 제한적이지 않다. 그보다 병변이나 혈관 등의 불규칙한 형태나 자세 때문에 

물체의 끝부분에서는 부분체적평균화가 항상 관계된다.      

(71) 결과적으로 부분체적평균을 줄이기 위해, 또는 다평면이나 3D 재형성을 위

해 얇은 영상두께를 필요로 한다면 두터운 영상으로 얻을 수 있는 수준의 영상

잡음을 얻기 위해 반드시 선량을 높일 필요가 없다. 재형성이나 부분체적평균이 

문제되지 않을 때는 잡음을 줄이기 위해 두터운 영상을 재구성해야 한다. 사용자
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그림3.3. 120 kVp, 4x2.5 mm 슬라이스 콜리메이션으로 유효 mAs 125로 촬영(CTDIvol

=11 mGy)된 간의 MDCT 검사. 동일한 원본자료로부터 중심이 같은 다른 두께의 영상들( 

좌상 3 mm, 우상 5 mm, 좌하 7 mm, 우하 10 mm)이 재구성되었다. 부분체적평균의 감소

로 얇은 영상에서 잡음이 증가함에 불구하고 작은 병변의 가시도는 괄목하게 향상된다. 

이점은 약 3 mm 크기의 병변(화살표)에서 확실하다.(자료: 독일 함부르그 University 

Hospital Eppendorf, Wedegartner 박사).

가 영상 두께를 실시간으로 다룰 수 있도록 하는 CT 웍스테이션의 출현으로(예

를 들어 축방향 얇은 영상들로부터 두터운 다평면 재형성이나 최대에너지 투사) 

부분체적평균을 줄이기 위해서는 얇은 영상을 보고, 영상잡음을 줄이기 위해서는 

두터운 영상을 효율적으로 볼 수 있게 되었다. 

3.3. 환자선량에 영향을 주는 운전자 선택

(72) 자동노출조절 시스템(AEC)은 영상품질과 연관된 척도를 이용하여 스캔 프
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로토콜이 적용될 수 있게 한다. 사용자가 영상품질을 적절히 명시하여 임상과제

에 접목하면 뚱뚱한 환자를 제외한 모든 환자의 선량에 감축이 있게 된다. 뚱뚱

한 환자에서는 영상품질을 향상하기 위해 선량이 증가한다.

(73) AEC가 운전자를 스캔 변수 선택에서 완전히 자유롭게 하지는 않으며 각개 

시스템에 주의를 기울이는 것이 중요하다. AEC가 없는 CT시스템은 운전자가 

mA나 mAs를 선정해야 하지만 AEC 시스템은 AEC가 효율적으로 작동되도록 잡

음지수, 참조 mAs 및 참조영상에 대한 이해를 요구한다. 영상화소 표준편차나 

잡음지수와 같은 영상변수를 이해하는 것이 간단하지는 않으므로 과오의 기회를 

제공한다.

(74) AEC시스템에서 영상품질 변수의 선정은 단순하지 않다. 영상품질을 어떻게 

명시할 것인가에 대해 합의가 없으며 회사마다 노출관리 방식에 상당한 차이가 

있다. 시스템에 대한 운전자의 지식이 중요하다.

(75) 스캔을 감시하는 운전자나 방사선의학자는 적절한 선량을 이용하여 희망하

는 영상품질을 확보하기 위해 조정할 수 있는 몇 가지 스캔획득변수를 관리할 

수 있다. 고품질 영상을 제공하는 노출인자의 증가가 발견되지 않으므로 운전자

가 요구되는 선량을 넘는 높은 선량에서 CT검사를 수행할 기회가 다분하다. 결

과적으로 국가차원의 조사에서 심지어 동일한 CT시스템을 사용하는 시설에서 

조차 선량 변화 폭이 크게 나타나고 있다(Brix 등 2003, Nagel 등 2004, 

Shrimpton 등 2005).  

3.3.1. 스캐너 모델과 제작사

(76) CT스캐너 설계의 기하학에는 상당한 차이가 있어 스캐너 X선관 초점에서 

회전중심(아이소센터)까지 거리에 영향을 미친다. 또 X선빔의 필터, 검출시스템

의 효율, 데이터 수집 전자회로의 잡음수준, 재구성 알고리듬에도 차이가 있다. 

따라서 한 스캐너 모델에서 주어진 mAs, kVp 및 영상폭에서 얻는 영상잡음은 

다른 스캐너 모델에서 얻는 잡음과 상당히 다를 수 있다.

(77) 이러한 시스템 속성은 운전자 선택적이 아니며 대형 의료기관에서는 둘 이

상의 상이한 모델, 아마도 제작사도 다른 스캐너들이 있는 경우도 흔하다. 따라

서 하나의 CT 시스템에 대해 스캔 프로토콜을 준비할 때 한 스캐너 모델에서 

다른 스캐너 모델로 변수를 “이전”하는 데는 조심하는 것이 중요하다. 프로토콜

의 신중한 이동은 사용하는 스캐너 모델에 따라 대등하거나 낮은 방사선량에서 
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영상품질을 유지하는 것을 돕는다.

3.3.2. 관전류(mA)와 관전류노출시간곱(mAs)

(78) 전통적 방사선촬영과는 달리 CT영상은 CT 데이터의 정규화 본질(즉, CT

수는 물에 대해 상대적으로 일정한 정도의 감쇠를 나타낸다.)이 항상 적절하게 

영상이 나타남을 보장하기 때문에 너무 검은 과노출 또는 너무 밝은 경우가 결

코 없다. 그 결과 CT 사용자는 작은 환자에 대해 관전류노출시간곱(mAs)을 줄

여야만 하는 일이 없어 종종 이런 환자들에게 초과선량을 초래한다. 그러나 환자

선량에 영향을 미치는 변수-가장 기본적인 변수는 mAs이다-를 선정할 때 환자 

크기를 고려하는 것은 CT 운전자의 기본 책임이다(FDA 2002, Linton과 

Mettler 2003).

(79) 방사선촬영이나 형광투시에서처럼 환자 크기의 함수로서 mAs를 선정하는 

적절한 지침이 CT 운전자에게 제공되어야 한다. 이러한 지침을 종종 “기술차트”

라 부른다. 환자에게 적절한 선량을 주기 위해 관전류, 노출시간, 관전압 모두를 

변경할 수 있지만 CT 사용자는 대체로 주어진 임상이용에 대해 관전압(kVp)과 

갠트리 회전시간(s)을 표준화하는데 이것은 적절하다. 예를 들면 최대 회전속도

를 사용하여 움직임에 따른 흐림이나 인공물을 최소화하고 영상대비를 최대화하

기 위해서 환자 크기에 부합하는 최저 kVp를 선정한다(Funama 등 2005, 

McCollough 등 2006, Nakayama 등 2005). 

(80) 선량을 줄이기 위해 스캔 변수들을 환자 크기에 맞출 수 있지만 그러한 조

정을 고려할 때에는 소정의 주의사항을 잊지 않는 것이 중요하다. 첫째로 일반 

집단에서 머리와 같은 부위의 크기는 큰 차이가 없으므로 머리 크기에 근거한 

스캔 변수 조정은 적용할 필요가 없다. 둘째로, 가슴 CT 연구에서는 환자 크기

와 영상잡음, mAs 사이에 상관도가 낮은 것으로 근래의 연구에서 나타났다

(IAEA  in press,5) Prasad 등 2002). 이러한 벗어남은 여러 인자의 탓으로 보

이는데 폐에서는 크기와 관계없이 X선빔의 감쇠가 미미함, 신체의 다른 부분에 

비해 복잡한 해부학적 연계와 움직임 방식, 그리고 가슴CT 영상 재구성에 사용

되는 특별한 알고리듬 등이 있다. 크기에 근거하여 스캔 변수를 조정할 경우, 환

5) <역주> 이 보고서는 아직 발간되지 않았으나 그 요지는 다음의 논문에서 볼 수 있다.

V. Tsaki, J.E. Aldrich et al., Dose reduction in CT while maintaining diagnostic confidence: 

Diagnostic reference levels at routine head, chest, and abdominal CT-IAEA coordinated 

research project, Radiology, 240(3), 828-833(2006).
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자 크기와 mAs 사이의 낮은 상관도는 가슴CT에 대해 방사선량의 과대평가를 

초래할 수 있는데 특히 큰 환자에게서 그러하다.

(81) 환자 크기의 함수로서 mA를 조정하는 방식은 환자의 체중보다는 관심 해

부학적 영역의 전체 감쇠 또는 두께와 연계되어야 함을 수많은 연구자와 사용자

가 밝혀 왔는데, 환자 체중은 환자 둘레와 관계되지만 해부학적 영역의 함수로서 

좋은 대체는 아니기 때문이다(Boone 등 2003, McCoolough 등 2002, Wilting 

등 2001). 한 예외는 머리 영상화인데 여기서는 주된 감쇠가 두개골에 의하며 

뼈 형성과정은 연령에 종속되므로 감쇠가 연령으로 잘 정의된다.   

 

(82) mA 조절된 영상의 임상 평가에서 방사선의학자들은 작은 환자에 대해 큰 

환자에서와 같은 수준의 용인 잡음수준을 찾지 못했다(Wiling 등 2001). 방사선

의학자들은 아동이나 작은 성인에 대해 큰 환자보다 잡음이 낮은 영상을 요구하

는 경향이 있는데 장기와 조직판 사이에 지질조직이 없고 해부학적 규격이 작기 

때문이다(Boone 등 2003, Karla 등 2004d, McCollough 등 2002, Wilting 등 

2001). 몸통 영상화에서 소아에 대해서는 성인에 비해 4분지 1내지 5분지 1로 

mA(또는 mAs)를 줄이는 것이 가능하다(McCollough 등 2002). 역으로 뚱뚱한 

환자에 대해서는 2배 정도 높이는 것이 적절하다(McCollough 등 2002). 머리 

CT 영상화에서는 성인 대비 신생아의 mAs 감축비는 2~2.5 정도가 적절하다. 

기술차트 예시를 표3.1과 표3.2에 보였다. 몸통 영상화(표3.2)에서 성인(80 kg, 

간 위치에서 측폭 35~40 cm)에게 사용되는 mA 값에 정규화한 값으로 주었다. 

표3.2에 주어진 데이터를 위한 변수에 대한 자세한 설명은 해당 참고문헌을 참

조하기 바란다. 머리 영상화에서 감쇠의 지표로서 연령이 선호된다. 예시한 몸통 

영상화 기술차트에서 전형적인 연령이 주어지기는 했지만 환자 크기와 이에 따

른 감쇠는 동일 연령에서도 상당히 다르므로 환자의 체격이 선호되는 감쇠 지표

가 된다. 뚱뚱한 환자에 대해 노출을 늘이기 위해서는 회전시간이나 관전압을 증

가시킬 필요가 있을 것이다. 특히 기술차트의 일관된 적용이 일일 관행에서 이루

어지지 않으면 선량관리 이점이 상실된다. 따라서 다음절에서 논의하는 바와 같

이 환자 크기에 맞추는 자동화 방법이 연구되어 적용되고 있다.   

(83) 투사 각도와 해부학적 영역에 따라 환자에 의한 감쇠에 극심한 편차가 발

생할 수 있다. 가장 잡음이 심한 투사가 최종 영상의 잡음을 결정하므로 최종 영

상의 잡음을 증가시키지 않고 다른 투사의 선량(광자 수)을 감축할 수 있다. 이 

개념은 1981년 Haaga 등(1981, 2001)이 도입했다. 1994년 한 제작사가 신체 
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표3.1. 머리CT에 대한 기술차트의 예(McCollough 등 2002, Boone 등 2003)

연령
영상폭(mm) x 

영상증분(mm)
상대 mAs 연령

영상폭(mm) x 

영상증분(mm)
상대 mAs

0~6 월 3x3 0.46 0~6 월 7x7 0.40

6.1~18 3x3 0.57 6.1~18 7x7 0.50

18.1월~3세 3x3 0.61 18.1월~3세 7x7 0.54

3.1~10세 3x3 0.73 3.1~10세 7x7 0.65

10세 이상 5x5 1.00 10세 이상 10x10 1.00

표3.2. 몸통CT에 대한 기술차트의 예(McCollough 등 2002, Boone 등 2003)

근사연령(세)
간 위치에서 

환자 측폭(cm)
상대 mAs 연령

간 위치에서 

환자 측폭(cm)
상대 mAs

신생아 14이하 0.16 성인 30.1~35 0.71

1 14.1~18 0.22 성인 35.1~40 1.00

5 18.1~22 0.29 성인 40.1~45 1.42

10 22.1~26 0.38 성인 45.1~50 2.00

15 26.1~30 0.50

부위에 따라 평균 관전류를 8~13% 감소시키는 mA 변조 시스템을 상품으로 내

놓았다(Kopka 등 1995). Kalender 등(1999b)과 Gies 등(1999)은 자동 mA 변

조를 통해 타원형 신체부위에서 40%까지 선량을 줄였음을 보고했다. 추가적인 

mA 변조 제품이 2001년 후반에 가용해졌는데 이때는 부분적으로는 선량에 대

한 일반인의 우려 때문에 선량감축이 CT시스템 제작사의 주요 관심사가 되어 

있었다(Rehani와 Berry 2000, ICRP 2000a). 모든 AEC에서 가정은 스캔하는 

신체부위에 대한 평균 mAs의 감축에 비례하여 선량이 감소한다는 것이다. 이것

이 해부학에 따라 달라서 특정 장기에 대한 선량감축을 바로 나타내는 것은 아

니므로, 유효선량은 mAs 감축에 정비례하여 감소하지는 않는다.

(84) 스캔 획득 중 X선관전류 변조는 CT에서 선량을 관리하는 매우 효율적인 

방법이다. 변조는 환자 주변의 각도에 따라서, 환자의 신장 축을 따라 또는 두 

경우 모두에서 이루어질 수 있다. 시스템은 요구되는 영상품질을 달성하기 위해 

여러 알고리듬 중 하나를 사용하여 자동으로 관전류를 조절한다. 

(85) 각도 (x,y) mA 변조는 환자의 방향(예를 들면 전후 방향과 좌우 방향)에 
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따른 감쇠의 변화에 맞춰 검출기에 이르는 광자의 선속밀도를 고르게 하기 위해 

환자를 중심으로 X선관이 회전하는 동안 mA를 변화시킨다. 운전자가 초기 mA

나 mAs 값을 선택하면 갠트리 1회전을 주기로 mA가 초기값으로부터 증감 변조

된다.

(86) Kalender 등(1999b)은 어깨에서 전후방과 측방 투사 사이에 잡음수준이 

고르게 되도록 mA를 높일 때 어깨 줄streak 현상이 감소함을 보였다. 그러나 어

떤 운용에서는 mA가 운전자가 설정한 초기값보다 높아지는 것을 허용하지 않는

다. X선관이 전후방에서 측방으로 회전함에 따라 mA는 전망적으로는 CT 위치

관리자localizer 투사영상을 따르거나, 거의 실시간으로는 180° 직전 투사로 측정

된 감쇠에 따라 사인함수처럼 변화시킬 수 있다.  

(87) 축방향(z) mA 변조는 환자의 z축을 따른 해부학적 영역의 감쇠 변화(예를 

들면 어깨 대 복부 대 골반)에 맞춰 mA를 조절하는 것이다. z변조는 여러 해부

학적 영역에 걸쳐 대체로 균질한 영상품질을 얻기 위한 것이다. 따라서 운전자는 

알고리듬 입력으로서 요구되는 영상품질의 수준을 제공해야 한다. 이 변조를 위

해 사용하는 방법은 제작사마다 상당히 다르다. 예를 들면 어떤 제작사는 사용자

가 참조 잡음수준을 지시하도록 하는가 하면 다른 제작사는 사용자에게 참조 유

효 mAs값이나 영상데이터 세트를 지시할 것을 요구한다(Kalra 등 2005a, 

McCollough 등 2006). 이 영상품질 선택에 대한 상세 내용이 아래에 제시된다.

(88) 해부학적 영역에 따라 감쇠가 변동하면 요구되는 영상품질을 얻기 위해 

mA가 변조된다. 관전류가 갠트리 회전 당에 맞춰지므로 노출은 축방향의 전 스

캔 범위에서 가장 어려운 부분(예를 들면 가슴 CT검사에서 어깨부분)을 충족하

는 방법으로 일정하게 유지될 필요는 없다. 검사 형태와 내장값 설정에 따라 

CTDIvol으로 50%까지 선량감축을 달성할 수 있다.

(89) 축방향 선량변조는 국부 감쇠 특성과 무관하게 적절한 잡음수준의 보장을 

목적으로 한다. 그렇게 함으로써 예를 들면 전체 몸통의 검사에서 상복부로부터 

골반부로 진행할 때처럼 선량이 증가할 경우도 있다. 골반부에서는 예를 들면 높

은 본질적 대비로 인해 잡음도 증가하기 때문에 적절한 잡음수준과 본질적 대비

의 변화 모두 축방향 변조방식에서 고려되어야 한다. 경추 부분에서도 또한 같

다. 여기서는 감쇠의 감소 결과뿐만 아니라 가슴의 고대비 특성 때문에 선량감축

이 가능하다.
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그림 3.4. 성인 프로토콜과 AEC시스템을 사용한 6세 아동의 척추검사에서 

시간(그리고 입사 위치)의 함수로서 상대적 관전류. 스캔 개시전에 참조 유

효 mAs(mAs/피치)로 165를 설정했다. 스캔 후 산출된 평균 유효 mAs는 

38이었다(McCollough 등 2006).

 

(90) 각도와 축방향을 결합(x,y,z)한 mA 변조는 회전과 X선빔 내에서 환자의 축

방향 이동에 따라 mA를 변화시킨다(즉, 전후방 대 측방과 어깨 대 복부). 여전히 

운전자가 요구되는 영상품질을 지시해야 한다. 이 경우 X선 선량이 3 평면 모두

에서 환자의 감쇠에 맞춰지므로 CT선량 감축에 가장 발전된 접근이다. 6세 아동

에 대한 이 접근의 한 예를 그림3.4에 주었다.   

(91) x,y,z 선량변조 접근에서 축방향 선량 변조 요소를 위해 CT 위치관리자 투

사영상으로부터 한 방향(전후 방향 또는 측방향)에서 환자의 감쇠를 측정하고 직

교방향 감쇠는 수학적 알고리듬으로 평가한다. 이 감쇠 종단면 측정은 환자 크기

와 체형, 그리고 각 z위치에서 감쇠에 대한 정보를 포함한다. 이 종단면 자료에 

근거하여 매 회전마다 관전류와 관전압을 계산한다. 관전류 조정은 축방향을 따

라 요구되는 영상품질을 유지하기 위해 사용자 지정 영상품질 참조에 근거한다. 

이것은 z변조에서와 본질적으로 동일하다. 그 다음 z-축 관전류 값을 매 회전 동

안 환자의 각도방향 감쇠 종단면에 따라(즉, x,y 변조 알고리듬을 이용하여) 변

조한다. 검사 유형과 영상품질의 내장값 설정에 따라 40~60%의 CTDI 감축이 

달성된다(Kalra 등 2004c, McCollough 등 2006, Mulkens 등 2005, Rizzo 등 

2006).
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(92) AEC 시스템은 환자노출을 직접 감축하지는 않지만 영상품질에 관련된 척

도를 사용하여 스캔 프로토콜에 적용할 수 있게 한다. 사용자가 영상품질을 적절

히 명시하고 임상과제에 부합시키면 뚱뚱한 환자를 제외한 모든 경우에 선량이 

감축된다. 뚱뚱한 환자에서는 영상품질을 높이기 위해 선량이 증가한다. AEC가 

없는 CT시스템은 운전자에게 mA를 선정하도록 요구하는데 반해, AEC시스템은 

AEC가 효율적으로 작동하도록 잡음지수, 참조 mAs 그리고 참조 영상의 개념에 

대한 이해를 요구한다.    

3.3.3. 영상품질 선택 패러다임

(93) 영상품질 선택 패러다임의 사용은 CT시스템으로 하여금 최소의 선량에서 

요구하는 영상품질을 얻기 위해 각도와 z축 방향의 위치에 따른 함수로서 적절

한 관전류 값을 계산하도록 한다. 이러한 넓은 개념을 AEC라 하는데 제작사에 

따라 실제 적용은 약간 차이가 있다. 실제에서 시스템이 요구하는 영상품질(일단 

정의되면)을 제공하는 것은 상대적으로 단순하다. 그러나 다양한 CT 응용과 환

자 크기에 대해 영상품질을 결정하는 것은 상당히 어려울 수 있다.

(94) 요구되는 영상품질을 결정함에 있어서 사용자는 고품질 영상이 모든 진단

업무에서 요긴한 것은 아니며 진단 업무에 따라 품질 수준-저잡음(높은 선량), 

표준 또는 고잡음(낮은 선량)-이 선택될 필요가 있음을 기억하는 것이 요구된다. 

그러면 CT시스템이 회전 중 (x,y), z-방향을 따라 또는 3차원 (x,y,z) 모두에서 

환자 신체의 체형과 사용자가 정의한 요구되는 영상품질에 맞춰 mA를 조정할 

것이다. 따라서 정의된 영상품질을 얻기 위한 mA 변조업무(관전압 변조)와 요구

되는 영상품질을 사용자가 실제로 처방하는 일을 구분해야 한다.

(95) AEC시스템에서 영상품질의 선택은 단순한 업무는 아니다. 영상품질을 어떻

게 규정할 것인가에 대해 합의가 충분하지 않은데 영상품질에 따라 제작사들이 

노출관리를 달성하는 방식에도 상당한 차이가 있다. 그러므로 시스템에 대한 운

전자의 지식이 중요하다.

(96) 각개 CT시스템 제작사는 사용자 인터페이스에서 영상품질을 정의하는 데 

상이한 방법들을 사용하고 있다. 한 제작사는 “잡음지수”라는 개념을 사용한다. 

잡음지수는 특정 규격의 물 모의체에서 화소값의 표준편차에 대해 참조된다. “찾

아보기 표look-up table”가 CT 위치안내자 투사Scout 영상으로부터 측정된 환자 

감쇠를 소유권 있는 알고리듬에 따라 각 X선관 회전 mA 값에 배치한다. 이 알

고리듬은 한 회전과 다음 회전에서 환자 감쇠가 바뀔 때 영상잡음을 동일하게 
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유지하도록 설계되어 있다. 환자 크기나 연구 지시가 다르면 또 다른 잡음지수가 

필요할 수 있다(Kalra 등 2003).

(97) 다른 제작사는 사용자가 부합하는 요망 영상품질을 선정하는 일을 돕도록 

“참조영상reference image” 개념을 사용한다. 그들은 이것을 “자동전류설정

automatic current setting; ACS”이라 부른다. 사용자가 합당한 환자 검사결과를 CT 

위치관리자 투사영상과 함께 저장하면 시스템이 그 원본자료를 저장한다. 이 정

보가 프로토콜별로 “참조사례reference case”로 저장되며 다음의 검사에서 소유권 

있는 알고리듬을 통해 대조된다.

(98) 또 다른 제작사는 사용자가 요망 영상품질을 수립하도록 “품질참조 mAs”

를 사용한다. 사용자는 프로토콜별로 약 80 kg의 환자에게 전형적으로 사용되는 

유효 mAs(mAs/피치)를 선정한다. 소아 프로토콜에서는 품질참조 mAs로 20 kg 

환자가 선정되어야 한다. 요구되는 잡음수준(화소 값의 표준편차)은 환자 크기를 

바탕으로 실험적 알고리듬을 사용하여 조절된다. 따라서 영상품질은 모든 환자에 

대해 일정하게 유지되지 않고 영상품질에 대한 방사선의학자의 생각에 따라 조

정된다. 개별 환자에 대한 CT 위치안내자 투사상(형상도)이 그 특정 환자의 크

기와 해부학에 요망되는 영상품질을 제공하는 mA 곡선(x,y,z 변화 고려)을 추정

하기 위해 사용된다. 온라인 피드백 시스템이 한 각도로 추정한 감쇠와 반대로 

모든 각도에서 그 환자의 구체적 감쇠에 맞추도록 스캔 중에 실제 mA 값을 조

정한다. 품질참조 mAs에 추가하여 사용자가 적절한 변조 강도로 관전류 변화의 

범위를 조절할 수 있는데 약, 중간, 강으로 설정할 수 있다. 뚱뚱한 환자에 대한 

강한 변조 설정은 미리 설정된 품질참조 mAs와 평균 변조 설정에 비해 선량은 

증가시키고 영상잡음은 감소시킨다. 뚱뚱한 환자에 대한 약 변조는 미리 설정된 

품질참조 mAs와 평균 변조설정에 비해 낮은 선량과 높은 영상잡음을 낸다. 역으

로 야윈 환자에 대한 강 변조 설정은 사전 설정 mAs에 비해 낮은 선량과 높은 

영상잡음을 내며, 약 변조는 높은 선량과 낮은 영상잡음을 낸다(Rizzo 등 2006).

 

(99) 요망 영상품질을 선택하는 두 가지 방법이 다른 제작사에 의해 제공되는데, 

두 방법 모두 CT 위치안내자 투사영상scanogram 데이터에서 생성되는 감쇠등가 

물 모의체에서 화소 값의 표준편차를 참조로 한다. 참조 값, 지수 또는 영상은 

모든 제작사의 실행에서 구체적 프로토콜과 함께 저장할 수 있다.

(100) 영상품질이란 영상의 “품질”이라는 주관적 느낌에 대한 비구체적 척도로
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서 훈련된 관찰자에 의해 평가되어야 한다. 영상잡음이나 대비잡음비와 같은 객

관적 척도는 상대적으로 쉽게 만들 수 있지만 바른 임상진단을 내리는 데 관련

된 모든 특성을 완전히 포착하지는 못할 것이다. 그러므로 최적 영상품질을 결정

하는 것은 정량적 척도(예: 잡음)와 관찰자의 인식이 관계되는 복잡한 일이다. 단

순한 접근의 하나는 특정 진단과제에 대해 구체적 잡음수준을 요구하는 것이다.

(101) 표3.3은 서로 직경이 다른 물 모의체에 대해 일정한 mAs(130으로 선정)

에서 측정된 잡음을 보여준다. 표3.4는 물 모의체 직경이 바뀔 때 일정한 영상잡

음(13.0 HU로 선정)을 내는 데 요구되는 mAs를 보여준다. 표3.3과 표3.4는 모

두 모든 모의체 크기에서 일정한 영상잡음을 유지하는 것이 임상적으로 바람직

하지만 CT시스템이 이렇게 극단적으로 높거나 낮은 mAs 값에 도달할 수 없기 

때문에 기술적으로 가능하지 않음을 밝히고 있다. 대상의 크기가 바뀔 때 일정한 

영상잡음을 유지하기 위해 필요한 넓은 mAs 범위는 X선 감쇠의 지수함수적 성

질의 결과이다.

표3.3. 물 모의체 직경이 바뀔 때 일정한 mAs(130)에서 측정된 잡음

(McCollough 등 2006)

직경(cm) 10 14 20 25 30 40

잡음(HU) 1.9 3.5 5.1 8.2 13.0 33.6

표3.4. 물 모의체 직경이 바뀔 때 일정한 영상잡음(13.0HU)을 내는 관전류노

출시간곱(mAs)(McCollough 등 2006)

직경(cm) 10 14 20 25 30 40

관전류노출시간곱(mAs) 2.9 6.2 19 50 130 869

(102) 실험적으로 얻은 기술차트(즉, 숙련된 관찰자가 여러 환자 크기별로 적절

한 mAs를 결정한 것)를 사용하면 극단적으로 높거나 낮은 mAs 요구는 확실히 

없어진다(표3.1과 표3.2 참조). 이것은 X선 발생장치와 관련하여 실용적일 뿐만 

아니라 환자선량과 영상품질 견지에서 보다 적절한 기술선택을 제공한다(모든 환

자 크기에 걸쳐 고정된 잡음을 갖는 기준과 비교하여). 아동에 대해 보다 공격적

인 선량감축은 합당하지 않고 보다 공격적인 선량 증가는 필요하지 않다(Wilting 

등 2001). 소아에서부터 뚱뚱한 성인까지 여러 크기 환자에 대한 일정 잡음 영

상을 방사선의학자에게 제공했을 때 소아 영상은 정규 성인 또는 뚱뚱한 환자와 

동일한 잡음을 포함하고 있음에도 수용 불가한 것으로 나타났다(Wilting 등 
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2001). Kalra 등(2003)은 잡음지수 패러다임을 사용하여 유사한 상황을 관찰했

는데, 여기서는 주어진 잡음지수에서 해부학적 영역과 환자 크기에 걸쳐 일정한 

잡음을 내려 했다. 그들은 판독자가 작은 환자에서는 낮은 잡음지수(낮은 영상잡

음)를, 큰 환자에서는 높은 잡음지수를 요구하는 것을 알아냈다. 작은 환자에서 

낮은 잡음지수를 요구하지만 환자 감쇠가 줄어든 관계로 극적 수준의 mAs 감축

(5배까지)도 임상적으로 적절한 것으로 나타났다. 

3.3.4. 시간적 mA 변조

(103) 시간을 바탕으로 한 기준에 따라 관전류를 변화시키는 것을 시간적 mA 

변조라 한다. 시간적 변조는 심장 CT 검사에 주로 사용하는데 빠른 심장 움직임

이 영상품질을 훼손하는 심장 조기수축과 같은 특별한 관심 대상의 투사에서 선

량을 감소시킨다. 심장박동수에 따라 ECG 근거 mA 변조개념은 X선관이 하나인 

시스템으로 심장 CT검사를 할 때 50%(검사에 소요된 평균 mAs로 반영)까지

(Jokobs 등 2002), 두 선원 시스템에서는 더 많이 유효선량을 감소시킬 수 있다

(Flohr 등 2006, McCollough 등 2007).

(104) 합당한 영상품질에 필요한 관전류는 비정규적 심장박동일 경우를 위해 약

간의 유연성을 허용하여 요구되는 시간 분해능(예: 250 ms의 시간 분해능을 위

한 330-350 ms의 시간창)보다 약간 더 넓은 시간창 동안 사용되는 것이 전형

적이다. 시간창은 영상재구성을 바라는 심장상태에 중심을 둔다. 이 시간창 밖에

서도 관전류를 끄는 것은 아니며 훨씬 낮은 수준(예:요구되는 관전류의 20%)으

로 낮춰진다. 비록 주된 영상 재구성을 위한 시간창 밖에서는 잡음이 증가하지만 

이로써 완전한 심장 주기에 걸친 역동학적 연구에 필요한 데이터를 얻는다. 데이

터 창의 시간이 고정되기 때문에 이 기법을 통한 선량감축은 심장박동수에 달려

있다.

3.4. 관전압(kVp)

(105) 관전압(kVp)은 입사 X선의 에너지 분포를 결정한다. 관전압의 변동은 영

상의 잡음이나 대비는 물론 CT선량에 큰 변화를 가져 온다. 아동이나 작은 환자

에서 kVp 축소는 희망 대비잡음비에서 높은 kVp에 비해 선량을 감소시킨다

(Funama 등 2005, Huda 등 2000, McCollough 2005, Nakayama 등 2005, 

Siegel 등 2004). 대부분의 MDCT는 120 또는 140 kVp로 운용되며 드물게 낮

은 kVp가 사용된다. 최근 보고는 CT 혈관조영술이나 복부 CT에서 낮은 
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kVp(80~100 kVp)를 사용하면 상당한 선량감축이 있음을 제시한다

(Wintersperger 등 2005). 소아나 아동의 대비증강 복부 MDCT에도 80~100

kVp의 낮은 관전압 사용을 권고하고 있다. 낮은 관전압 사용으로 선량은 감소하

고 대비는 유지되는데, 잡음은 작은 모의체에서 약간 증가한다. 추가로 mAs를 

감축하면 선량도 감소한다(Siegel 등 2004). kVp 감소가 영상잡음의 상당한 증

가를 초래하므로 환자가 매우 큰 경우 낮은 관전압에서 광자 선속 감소를 보상

하도록 관전류를 증가시키지 않으면 영상품질을 위협할 수 있다. 그러나 kVp를 

낮추고 잡음을 맞추기 위해 mA를 높이면 선량이 줄어들 것으로 보인다. 따라서 

낮은 kVp 프로토콜을 이행할 때에는 환자 크기의 함수로서 적절한 mAs를 결정

하는 것이 대단히 중요하다. 매우 큰 환자에서는 임상적으로 적합한 연구를 위해

서는 상대적으로 높은 전압이 거의 확실히 필요하다.

3.5. 피치, 빔 콜리메이션 및 슬라이스 두께

(106) 피치, 빔 콜리메이션, 슬라이스 두께는 MDCT 촬영에 사용되는 검출기 배

열과 관계된다. 일반적으로 X선빔 두께가 커질수록 과역빔이 검출되는 X선빔의 

작은 부분을 차지하게 되어 검사가 더 선량 효율적이 된다. 그러나 16 데이터 

채널 이하의 MDCT 시스템에서 두터운 빔은 재구성되는 슬라이스의 최소 두께

를 제한할 수 있다. 그러한 시스템에서는 좁은 빔두께는 과역빔으로 인해 선량효

율을 낮추지만 얇은 두께 슬라이스를 재구성하기 위해 필요하다. 따라서 빔 두께

는 특정 임상 요구에 맞춰 주의 깊게 선택되어야 한다.  

(107) 외행 검출기 CT에서는 피치 증가는 영상잡음에 영향을 미치지 않으면서

(비록 나선형 인공물이 나타나고 피치 값이 커짐에 따라 영상 두께도 두터워지지

만) 선량을 줄인다. MDCT에서는 피치를 크게 하면 영상잡음을 증가시키게 된

다. 그러므로 관전류 증가는 적정 영상잡음을 유지하면서 조정되어야 한다. 따라

서 낮은 관전류와 높은 영상잡음 수준이 동시에 채택되지 않는다면 큰 피치에서 

MDCT 선량절감을 달성할 원론적 방법은 없다. 대부분 스캐너는 사용자가  

mAs 또는 mA 자동조정에 우선할 수 있도록 하고 있다.

(108) 일반적으로 심장 MDCT에서는 거의 일정한 슬라이스 위치에서 하나 이상

의 심장 주기에 대해 영상재구성을 할 수 있도록 중첩피치를 매우 작게(0.2:1에

서 0.35:1까지) 한다.
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(109) 어떤 스캐너는 심박수에 피치를 자동적으로 맞추기도 하는데 이로써 유효

선량을 30~50%까지 줄일 수 있고 심박수가 올라가면 감축률도 증가한다.

3.6. 스캔 범위와 지시

(110) MDCT로 스캔 입력시간이 단축됨에 따라 스캔 길이가 길어져 다수의 신

체 영역이 부분적 또는 전체적으로 더 많이 포함되는 경향이 있다(Karla 등 

2004a. Campbell 등 2006). 이는 환자선량을 증가시킨다. 반복 조사, 부적절한 

해부학 부위 검사 요구, 의학적으로 불필요한 지시에 대한 검사가 선량에 미치는 

영향에 대해 주의할 필요가 있다(Katz 등 2006).

(111) 나선 MDCT에서 X선빔의 과역은 관심영역의 시작과 끝 위치를 넘어 사용

되지 않는 방사선을 유발한다. 이 현상 때문에 우선하는 임상적 고려 없이는 일

부 방사선이 중첩되는 복수 연속 나선 스캔보다 단일 나선 입력의 사용을 선호

해야 한다. 목과 가슴의 CT검사(팔의 위치를 바꿔야 할 필요 때문에) 또는 가슴

과 복부의 검사(최적 대비증강을 위한 기다림 필요 때문에)와 같은 다영역 연구

에서는 중첩이 불가피할 수도 있다.  

(112) 어떤 검사에서는 순차적 스캔이 환자에게 낮은 방사선량을 주는 경우도 

있는데 예를 들면 관상동맥 칼슘 측정이 그러하다. 그러나 일반적으로는 본질적

으로 데이터가 더 연속적이며 스캔 시간이 짧고 환자의 추가 피폭 없이 겹침 재

구성이 가능하므로 나선 스캔이 선호되는 입력 모드이다. 따라서 의도한 임상 의

문에 대한 전체적 검사품질의 관점에서 선량감축을 고려해야 한다.

3.7. 시스템 소프트웨어: 영상 재구성, 잡음감축, 금속 인

공물 감축 알고리듬

(113) 영상잡음을 줄여 결과적으로 사용자가 먼저 얻었던 잡음수준을 달성하도

록 선량을 낮추는 데 영상공간(즉, 재구성된 영상)과 사이노그램공간(원본 투사데

이터) 고르기 필터가 사용될 수 있다. 그러나 이 방법은 공간분해능을 저하시킨

다. 근래에 간 CT 선량을 줄이는 유망한 방안으로서 윤곽을 보전하면서 잡음을 

감축하는 필터의 사용이 보고된 바 있다(Wessling 등 2007). 마찬가지로 영상 

재구성 알고리듬 부문에서 진행되는 연구들이 잡음을 줄여 결과적으로 선량을 

줄이는 많은 기회를 제공할 것이다. 전통적 부채빔 필터역투영 알고리듬에 의한 
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영상보다 잡음특성이 월등한 재구성 알고리듬이 보고되고 있는데 3D 뿔빔 알고

리듬, 순회식iterative 재구성 알고리듬, CT관류를 위한 시평균 과소표집법은 모두 

활발하고 유망한 연구대상이다.

(114) 어깨와 같은 고감쇠 영역에서는 특정 방향으로 투사에서 빔 감쇠로 검출

기 신호의 심한 감소가 종종 일어난다. 이는 영상잡음의 증가로 이어져 영상품질

을 저하시킨다. 사이노그램 공간의 필터가 대부분의 스캐너에서 가용한데 이것은 

신호 크기에 따라 신호필터를 증가시킨다. 이러한 필터들을 사용하면 5% 정도의 

영상 해상도 손실이 있지만 이 필터들은 진단 관점에서 몹쓸 영상을 예방한다. 

이러한 필터들은 어깨와 같은 비원형 신체부위의 가장 감쇠가 큰 방향에서 방사

선량 증가 없이 영상잡음을 30~60% 정도 줄일 수 있다(Kachelriess 등 2001).  

(115) 고감쇠 금속 이식물에서 오는 줄무늬 인공물은 CT 촬영에서 공통된 문제

이며 관절대체 보철물, 이식치아, 외과용 클립과 같은 금속 이식물로부터 발생할 

수 있다. 특히 안면 CT에서 이식치아에 의한 줄무늬 인공물로 인해 정보 손실을 

줄이기 위해 갠트리 기울임gantry angulation을 통해 2차 시리즈 영상을 획득하기

도 하는데 이것은 환자에게 추가 피폭을 준다. 고감쇠 물체에서 줄무늬인공물을 

줄이기 위해 재투사된 금속 흔적을 선형내삽하거나 raw데이터의 다원 적응필터

링이 개발되어 있다(Mahnken 등 2003, Kalender 2004).

3.8 스캔 획득과 재구성 변수의 수정

(116) CT영상은 항상 검사의 임상목적을 달성할 수 있는 최저의 환자선량으로 

얻어야 한다. 다중검사는 영상화하는 해부영역에 한하여 진단에 필요한 최소 상

으로 제한되어야 한다. 높아진 영상잡음 보상 때문에 환자선량을 증가시키지 않

도록 영상잡음 준위를 낮추기 위해서는 영상이 필요 이상으로 얇아서는 안 된다. 

아동이나 작은 환자에서는 kVp를 그 환자에 대해 가능한 최저로 해야 하며 자동

노출조절을 거의 항상 사용해야 한다. AEC가 없는 CT시스템에서는 유능한 의학

물리사의 도움 아래 기술차트를 개발하고 모든 환자에 대해 일관되게 적용해야 

한다. 특히 소아CT에서는 이것이 절대적으로 중요하다. 제2.4절에서 설명한 것

처럼 진단참조준위가 환자선량 관리의 좋은 수단이다. 마지막으로 CT촬영 서비

스제공자는 자신들이 적절히 낮은 선량에서 높은 품질의 검사를 제공하고 있음

을 확인하기 위해 검사 및 환자크기별로 자신들의 선량준위와 영상품질 수단을 

진단참조준위 또는 동료 표준peer standards과 비교하도록 해야 한다.
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제4장 임상실제에서 선량관리

(117) CT 사용의 정당화는 요청하는 의사와 방사선의학자의 공동책임이다. 여기

에는 주어진 지시에 대한 CT연구의 정당화와 임상 지시를 표준 CT선량을 필요

로 하는 것과 낮은 선량 CT를 필요로 하는 것으로 분류하는 것도 포함된다.

(118) 스캔 변수는 연구지시, 환자 크기 및 촬영하는 신체 부위에 근거해야 하며 

이들 변수에 따라 환자선량을 관리해야 한다.

(119) 부적절한 연구를 피할 수 있도록 지침 즉, CT검사의 선정기준이 필요하

다. 나아가 해당된다면 방사선을 사용하지 않는 영상기법도 대안으로 고려해야 

한다. 

(120) 요청하는 의사와 CT 의료진에 대한 훈련이 스캔 지시, 프로토콜 및 환자

선량 관리에 도움이 된다.

(121) 심장 MDCT 응용의 출현으로 많은 심장학자가 MDCT 스캐너 이용자가 

되었다. ICRP는 심장학자에 대한 적절한 방사선방호 훈련을 권고한다.

4.1. 검사의 정당화

(122) 정당화는 요청하는 의사와 방사선의학자의 공동책임이다(ICRP 2000a). 

CT 검사는 실무 의사만이 요청하는 것이 중요하다. MDCT의 적절성과 효과성에 

대한 주의가 온당한 정당화에 도움이 된다. 방사선의학자는 CT검사에서 환자선

량 관리에 대해 적절히 훈련받고 숙련되어야 하며 대체 영상화나 실험실 기술에 

대해서도 충분한 지식을 가져야 한다. CT검사는 환자에 대한 잠재적 임상 이득

이 방사선량을 정당화할 때에만 수행되어야 한다. 의사와 방사선의학자는 CT 스

캔이 적절한 임상지시에 대해서만 수행되도록 지침을 개발하거나 권위 있는 기

관의 기존지침을 채택해야 한다. 의사는 자신의 환자를 돌봄에 이 지침을 따라야 

한다. 의사와 방사선의학자는 방사선을 사용하지 않거나 작게 사용하면서 적절한 

정보를 얻을 수 있는 영상화 대체에 대해 알고 있어야 한다. 나아가 방사선의학

자는 의학물리사와 밀접하게 공조하여 적절한 프로토콜을 사용하고 적용하는 선

량이 환자의 연령과 크기, 임상적 지시는 물론 이전의 방사선학적 검사 수에 근

거하도록 해야 한다. CT검사의 적절성과 용인성에 대해 요구하는 의사나 방사선
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의학자를 지도하도록 가능하면 국가 차원에서 임상적 지침이 마련되어야 한다. 

이러한 지침은 방사선의학자나 임상의사에게 환자를 초음파, 자기공명영상화

(MRI) 또는 전통적 방사선촬영으로 적절히 분류하는 것을 돕는다. 그러한 지침

이 불필요한 CT검사를 배제하도록 도울 것인데 여기에는 CT를 수행할 임상지시 

목록이 포함되어야 한다. 미국 방사선의학대학 적합성 기준American College of 

Radiology Appropriateness Criteria은 적절한 영상화 시험을 권고함에 의사를 돕는 증

거근거 지침을 제공한다(ACR 2000). 유럽연합과 영국의 왕립방사선의학자대학

(RCR)의 “영상화를 위한 참조기준” 역시 CT를 포함하는 영상화 검사를 위한 임

상지시에 대한 개괄을 제공한다(EC 2000b, RCR 2003).

(123) CT검사의 정당화는 주어진 지시의 정당화와 임상지시를 여러 잡음수준(선

량수준과 관련)을 요구하는 지시로 분류함의 정당화를 포함한다. 결과적으로 CT 

스캔을 받는 환자에 대해서 사용할 조영물질이나 방사선 위험에 대한 인지동의

informed consent를 도입하는 것이 환자들이 보다 잘 인식하고 의뢰 의사나 방사선

의학자가 더 분명한 책임을 갖도록 도울 것이다. 아직까지는 대부분 의료기관이 

방사선 위험에 대한 정도를 CT 스캔을 받는 환자들에 대한 인지동의 과정의 일

환으로 요구하고 있지는 않다. 의식이 없거나 보호자가 없는 환자가 있어 동의를 

기다리는 것이 환자의 이익에 위해를 더하는 경우처럼 인지동의가 불가할 경우

도 있다. 그런 상황에서는 의사가 이득이 위험을 상회하는지를 결정하여 절차를 

수행해야 한다. 방사선 위험에 대해 정보를 받은 환자가 진단과 후속 치료에 긴

요한 CT를 거부하지 않도록 균형이 고려되어야 한다.

(124) 미국의 보건산업에서 품질과 소비자 보호에 관한 대통령 자문위원회

President's Advisoy Commission on Consumer Protection and Quality of Health Care 

Industry(USPAC 1997)가 개발한 권리와 책임에 관한 소비자 장전에 따르면 보건

전문가는 ‘치료와 비치료의 모든 위험, 이득 및 결과’에 대해 소비자나 환자와 상

의해야 한다. 이러한 의미에서 방사선을 사용하는 진단절차의 낮은 암 위험에도 

불구하고 환자에게 치료의 이득과 함께 수반되는 방사선 피폭으로 인한 방사선 

유발암 위험에 대해 알릴 필요가 있다. 예를 들어 Brebber 등(2001)은 문턱 없

는 선형비례 가설과 아동에 대해 성인 선량준위를 적용하여 복부 CT를 받은 아

동에서 0.18%의 생애 암사망 위험을 평가했다. 또 근래 미국에서 수행한 진단방

사선과장들의 조사는 15%(14/91) 미만의 진단방사선과가 현재 환자들에게 방사

선 위험에 대해 정보를 제공하고 있고 9%(8/88)만이 환자들에게 CT의 대체에 

대해 알리고 있음을 시사했다(Lee 증 2006).
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4.2. 훈련문제

(125) 근래의 조사에 의하면 CT 방사선량에 대한 의뢰 의사들의 이해가 크게 

부족한 것으로 나타났다(Lee 등 2004, Thomas 등 2006). 더욱이 CT센터들 사

이에 스캔 프로토콜과 방사선량에 상당한 차이가 있다(Hollingsworth 등 2002, 

Moss와 McLean 2006). 의뢰 의사는 CT스캔에 적합한 지시와 대체 영상화 기

술 및 CT 스캔에 수반되는 방사선 위험에 대해 알아야 하고 그리하여 그들이  

잠재적 보건 영향에 대해 CT검사를 정당화할 수 있어야 한다. 방사선의학자와 

운전자는 임상지시(예: 간 전이암 연구에 대해서는 표준선량지시, 스크리닝, 소아 

및 신장결석 연구에 대해서는 낮은 선량지시)에 근거하여 CT 스캔 기술을 적응

시키고 스캔 변수를 달리할 경우 수반되는 방사선량을 평가하도록 훈련 받아야 

한다. MDCT 기술의 지속적 발전을 고려할 때, 하나의 스캐너로부터 다른 시스

템으로 스캔 변수를 외삽하거나 적응시킴에 숙달되는 것도 중요하다. 최근 일본

의 한 조사는 많은 CT센터들이 환자 방사선량 관리를 위해 환자의 연령에 따라 

변수를 적응시키고 자동노출조절 기술을 보다 많이 사용하는 것으로 보고했다

(Miyazaki 등 2005). 심장 MDCT의 출현으로 많은 심장학자가 MDCT 스캐너 

사용자가 되었다. ICRP는 심장학자가 적절한 방사선방호 훈련을 받도록 권고한

다.

4.3. 특정 CT검사의 기술과 선량

(126) 낮은 선량 CT에 대한 대부분의 연구는 고정 관전류이든 자동노출조절을 

사용하든 관전류 감축의 효용에 대해 조사했다(Kalra 등 2004d). 이들 연구는 

환자크기(고정 관전류 스캔에서 체중 또는 자동노출조절 기법에서는 감쇠 종단

면)에 근거하여 또는 연구지시(스크리닝, 신장결석 및 가슴 연구에서 낮은 관전

류)에 근거하여 관전류를 적응시켰다. 큰 피치, 낮은 kVp, 2차원 또는 3차원 비

선형 잡음감축 필터 적용과 같은 특수 기법의 사용에 따른 선량감축도 평가하였

다. 

(127) 비록 이 절에서 4- 또는 16-MDCT 스캐너를 평가한 연구의 예를 들어 

선량감축 프로토콜 표를 제공하고 있지만 같은 선량감축 원칙이 32-, 40- 또는 

64- MDCT와 같은 다른 스캐너에도 적용된다. 이 프로토콜의 목적은 공급자에 

따라 변할 수 있는 실제 방사선량을 제공하려는 것이 아니라, 사용자가 그들의 

스캐너에 대해 낮은 선량 스캔 프로토콜을 개발함에 이러한 접근을 적용함을 돕
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기 위한 것이다. 지금으로서는 32-나 64-MDCT에서 비슷한 선량감축 연구에 

대해 견해를 형성할 충분한 자료가 없다. 나아가 이 보고서에서 선량관리를 입증

한 어떤 유형의 검사를 포함함이 이들이 MDCT 임상적용에 공통적이라는 의미

는 아니다. 이러한 적용에서 선량관리 연구에 관한 자료의 가용도에 근거할 것일 

뿐이다.

4.3.1. 가슴 CT

(128) 앞 절에서 설명한 것처럼 영상품질의 한 핵심 요소인 영상잡음은 X선빔이 

스캔하는 신체부위를 투과하면서 감쇠하는 정도에 의존한다. 빔 감쇠가 큰 복부

나 골반부에 비해 가슴에서 빔 감쇠가 작아 영상잡음이 낮아진다. 따라서 복부나 

골반 CT에 비해 가슴 CT에서는 적합한 품질의 영상을 얻는데 낮은 방사선량이 

사용될 수 있다. 대부분 연구에서 가슴 CT에서 낮은 관전류를 사용해 방사선량

을 줄인다(Wormanns 등 2005). Prasad 등(2002)은 환자 크기에 관계없이 50% 

감축된 관전류(4-MDCT에서 220~240 mAs 대신 110~140 mAs)로 정상 해부

학 구조를 평가하는 데 적합한 영상품질을 얻음을 보였다. 환자 크기나 임상 지

시에 근거하여 가슴 CT에서 방사선량을 줄이기 위한 여러 전략들을 도입한 연

구들도 있다. 낮은 선량 CT를 위한 임상지시에는 비악성 질환을 겪는 젊은 환자

(Jung 등 2000, Yi 등 2003, Honnef 등 2004), 폐암 스크리닝(Diederich 등 

2000, Piccozi 등 2005), 폐 결절(Diedrich 등 1999, Leader 등 2005), 석면 

연계 흉막근거 비악성 반과 비대증(Mitchel 등 2001, Remy-Jardin 등 2004), 

폐기종(Zaporozhan 등 2006), 고분해능 가슴 CT(Ikura 등 2004), CT 유도 폐

생검(Ravenel 등 2001), 호중구감소증 환자(Wendel 등 2001) 또는 낭종성 섬유

증 환자(Jimenez 등 2006)의 평가 등을 포함한다. 대부분 연구자들은 수반되는 

선량을 줄이기 위해 관전류를 줄여 사용했다(Prasad 등 2002, Ravenel 등 

2001). 최근 폐동맥색전증을 위한 CT 혈관조영술에서 방사선량을 줄이고 영상

대비를 높이기 위해 낮은 kVp(일반적으로 사용되는 120 kVp 대신 80 kVp) 사

용이 보고되었다(Sigel-Cinqualbre 등 2004).[표4.1 참조]. Mukens 등(2005)은 

흉곽 CT에서 각도 전류변조를 통해 고정 mAs에 비해 유효 관전류 14% 감소를 

보고했다. 같은 연구에서 각도와 z-축 변조를 수행하여 20% 감축이 달성되었다. 

따라서 가슴 CT스캔을 받는 환자에 대해서는 낮은 mAs, 낮은 kVp, 자동노출조

절을 포함한 하나 이상의 전략을 채택함으로써 방사선량을 줄일 수 있다.     

(129) 방사선량 관리의 개선을 위해 가장 자주 사용되는 방법은 관전류 조정이

다. 낮은 관전류(100 mAs 대신 20mAs)로 하는 낮은 선량 가슴 CT는 폐의 비

정상을 평가하는 데 대체로 충분하다(Wormanns 등 2005). 폐는 공기와 조직의 
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높은 대비 덕분에 상당히 낮은 방사선량에서 평가할 수 있다.

(130) 방사선량 관리를 개선하기 위해 관전압 조정을 사용한 연구는 많지 않다

(Siegel 등 2004, Sigal-Cinqualbre 등 2004, Abada 등 2006). 표4.1은 체중가

중 프로토콜을 사용하는 대비증강 가슴CT 촬영 환자에게서 80 kVp 사용을 요

약한 것이다(Sigal-Cinqualbre, 2004). 표4.1의 데이터는 특정 제작사에 대한 것

이며 같은 제작사 다른 스캐너 모델 또는 다른 제작사 모델에서는 적절하지 않

을 수도 있다.

표4.1. 대비강화 가슴CT에서 낮은 관전압을 이용한 선량관리 예시

스캔 변수
낮은 kVp 가슴 

CT

낮은 kVp 가슴 

CT

표준선량 가슴 

CT

스캐너
4열 검출기 

MDCT

4열 검출기 

MDCT

4열 검출기 

MDCT

환자 체중(kg) <60 60~75 >75

유효 mAs 135 180 90

kVp 80 80 120

회전시간(s) 0.5 0.5 0.5

침상속도(mm/회전) 10 10 10

피치 1:1 1:1 1:1

검출기 구성 4x2.5 mm 4x2.5 mm 4x2.5 mm

스캔 범위/스캔 영역 가슴 가슴 가슴

슬라이스 두께 - - -

유효선량(mSv)a) 1.5(남), 1.9(여) 2.0(남), 2.5(여) 3.6(남), 4.3(여)

a) 이 표 등에서 남녀에 대해 별도의 유효선량 값을 보인 것은 ICRP 정책을 반영하는 

것은 아니며, 원저 논문에 사용한 값을 소수 한 자리로 반올림한 값이다.

4.3.2. 관상동맥 칼슘 정량화 및 비침습성 관상동맥 조영술

(131) 관상동맥 CT검사에서는 관상동맥의 움직임이 가장 작게 되는 심장주기 

단계에서 영상을 재구성하는 것이 중요하다. 현재의 MDCT 기술은 스캔 입력에

ECG 게이트 운용이 가능하며 희망하는 심장주기 단계에 대해 영상재구성이 가

능하다. 여기서는 작고 중첩되는 피치로 스캔 입력이 이루어지므로 관상동맥 CT

에 사용되는 작은 스캔 길이에도 불구하고 방사선량은 높다. 일부 낮은 선량 관

상동맥조영술과 칼슘측정 프로토콜에서 유효선량 또는 CTDIvol을 표4.3a, 표4.3b 

및 표4.3c에 요약하였다.
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(132) CT 관상동맥 칼슘정량화(측정)는 관상동맥 칼슘과 인접한 연조직의 본질

적 높은 대비 때문에 높은 잡음에서도 해석이 가능하여 낮은 선량 CT를 수행할 

수 있다. 그러나 재현성 있는 칼슘량을 위해서는 영상잡음이 과도해서는 안 된

다. 관상동맥 CT 혈관조영술이나 관상동맥 칼슘측정 CT에서 선량감축을 위한 

여러 전략이 채택되는데 낮은 관전류 사용(Shemesh 등 2005, 표4.2a), 낮은 관

전압(Abada 등 2006, 표4.2b), ECG격발 관전류 변조(Jakobs 등 2002, 표4.2c)

도 포함된다. ECG격발 관전류 변조는 심박수에 따라 유효선량을 20~50% 감축

하는 것으로 보고되었다(Jakobs 등 2002). 최근의 연구에서는 환자체격을 근거

로 관전류 변조를 사용하여 관상동맥 CT혈관조영술에서 환자선량을 줄이기도 

했다(Jung 등, 2003). 연구자들은 30명에 대한 관상동맥 CT 혈관조영술 영상에 

인공잡음을 추가하였다. 그들은 체중근거 관전류 조정을 통해 합당한 영상품질과 

유효선량 감축으로 17.9%(남성)와 26.3%(여성)를 달성할 수 있었다. 즉, 관상동

맥 칼슘측정을 위해 CT스캔을 받는 환자에게는 낮은 mAs, 낮은 kVp, ECG 제

어 관전류 변조를 포함한 전략들 중에서 하나 이상을 채택하여 방사선량을 줄일 

수 있다.

(133) 관상동맥 칼슘측정에서 방사선량 감축은 낮은 고정 관전류 또는 ECG기반 

mA 변조를 통해 달성할 수 있다. Shemesh 등(2005)의 최근 연구는 165 mAs

와 55 mAs에서 관상동맥 칼슘측정치에 우수한 상관도(r=0.9, p<0.01)가 있는 

것을 보였다(표4.2a 참조). 표4.2a의 데이터는 특정 제작사 CT로 얻은 것이므로 

같은 제작사의 다른 모델이나 다른 제작사 모델에서는 적절하지 않을 수도 있다. 

  

표4.2a. 관상동맥 칼슘측정연구에서 낮은 선량을 도입한 선량관리 예(Shemesh 

등 2005)

스캔 변수 관상동맥 칼슘 측정
낮은 선량 관상동맥 

칼슘측정

스캐너 4-MDCT 4-MDCT

유효 mAs 165 55

kVp 120 120

회전시간(s) 0.5 0.5

검출기 구성 4x2.5 mm 4x2.5 mm

스캔 영역 심장(120 mm) 심장(120 mm)

영상두께(mm) 2.5 2.5

CTDIvol (mGy) 12 4
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표4.2b. 관상동맥 CT혈관조영술에서 낮은 선량 변수 예(Abada 등 2006)

스캔 변수 낮은 선량 관상동맥 CT혈관조영술

스캐너 64-MDCT

유효 mAs 520

kVp 80

회전시간(s) 0.33

검출기 구성 64x0.6 mm

스캔 영역 심장

영상두께(mm) 0.75

유효선량 (mGy) ~2

표4.2c. ECG기반 관전류 변조에 의한 선량관리 예(Jakobs 등 2002)

스캔 변수 관상동맥 칼슘측정
낮은 선량 관상동맥 

칼슘측정

스캐너 4-MDCT 4-MDCT

평균체중지수(kg/m2) 25.6 25.6

ECG 변조 mA No Yes

유효 mAs 100 55

kVp 120 120

피치 1.5:1 1.5:1

침상속도(mm/s) 7.5 7.5

회전시간(s) 0.5 0.5

검출기 구성 4x2.5 mm 4x2.5 mm

스캔 영역 심장(120 mm) 심장(120 mm)

영상두께(mm) 1.5 1.5

유효선량 (mGy) 1.9(남), 2.5(여) 1.0(남), 1.4(여)

 (134) 표4.2b는 야윈 환자에 대해 관상동맥 CT혈관조영술에 낮은 선량 변수를 

적용한 예를 보여주는데 80 kVp(대개 120 kVp를 사용함)와 ECG기반 mA변조를 

사용했다. 낮은 kVp 사용은 보다 큰 환자에게 적용하면 불충분한 신호를 내어 
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그만큼 영상잡음을 높일 것이다(Abada 등 2006). 표에는 근사적 유효선량 값도 

보였다. 표4.2b의 데이터는 특정 제작사의 한 CT기기에 대한 것이며 동일 제작

사 또는 다른 제작사의 다른 스캐너 모델에서는 적절하지 않을 수도 있다.

(135) ECG기반 관전류 변조는 방사선량 감축에 도움을 주는데 낮은 심박률에서 

더 효율적이다. 표4.2c에 ECG기반 관전류 변조를 통한 선량감축을 요약하였는

데 크기를 맞춘 환자에게 변조 없이 수행한 CT에 비해 유효선량으로 여성에서 

44%, 남성에서 47%이었다(Jakobs 등 2002). 유효선량은 소수 한 자리까지 반

올림했다. 표의 데이터는 특정 제작사의 한 CT기기에 대한 것이며 동일 제작사 

또는 다른 제작사의 다른 스캐너 모델에서는 적절하지 않을 수도 있다.  

4.3.3. CT 대장내시경

(136) 대장직장암 검진기술로서 CT 대장내시경 사용이 점증하고 있다. 이 검진 

업무에 특정 영상화기술을 권고할 것인가는 해당 전문학회의 책임이다. ICRP는 

오직 방사선량에만 유념한다. 오양성false positive 병변의 수를 줄이고 병변과 용

종을 구별하기 위해 통상  CT 대장내시경을 2회 촬영하는데 이것이 선량을 증

가시킨다. 검진 기술에 위험을 줄일 필요가 있는데 공기로 부풀리거나 대비표지

된 변 물질(경구 대비물질로 대변표지)과 대장벽 사이의 본질적 높은 대비는 CT 

대장내시경에서 선량을 줄이는 고유한 기회를 제공한다.

(137) 일상적 복부 CT연구에 비해 CT 대장내시경은 훨씬 낮은 선량에서 수행

될 수 있다. 실제로 대장내시경에서 선량을 줄이기 위한 여러 가지 전략이 있는

데 빔 피치를 높이거나(Vogt 등 2004), 관전류를 낮추거나(Innaccone 등 

2003), 관전압을 낮추는 것(Capunay 등 2005)을 포함한다. 최근에는 CT 대장

내시경에도 선량을 낮추기 위해 자동노출조절을 사용한 보고가 있다(Graser 등 

2006). 따라서 MDCT 대장내시경을 받는 환자의 선량은 낮은 mAs, 무중첩 큰 

피치, 낮은 kVp 및 AEC 사용으로 크게 줄일 수 있다.

(138) Innaccone 등(2003)은 매우 낮은 관전류(10 휴효 mAs) 사용으로 CT를 

두 번 지나더라도(신체의 동일 부위에 대해 CT를 2회 수행) CT 대장내시경 선

량을 크게 낮출 수 있음을 보였다. 바로 눕고 엎드린 자세 각각에 대한 CT 대장

내시경과 위치관리자 투사영상을 포함하여 유효선량은 약 2~3 mSv가 된다. 소

아 CT 대장내시경에서는 kVp와 mAs를 줄여 선량을 더 줄일 수 있다(Capunay 

등 2005).
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4.3.4. 외상 CT

(139) 외상은 단면 영상화를 요구하는 주요 지시이며 미국에서만 매년 8백만 건

의 CT 또는 MRI 검사가 이루어진다(Karla 등 2005c, McCaig와 Burt 2004). 

머리, 목, 가슴, 복부 및 골반에 외상을 입은 환자는 영상화 기법으로 CT를 선택

한다. 그러나 여러 연구가 외상 CT에 대한 프로토콜을 보고했고 응급실에서 CT

의 과용에 대한 우려를 제기했다(Hadley 등 2006, Kortesniemi 등 2006). 

Hadley 등(2006)은 외상 CT에 관한 미국 방사선의학대학(ACR)의 적합성 기준 

적용이 방사선량을 44%, 영상화 비용을 39% 줄이는 데 도움이 되었다고 보고하

였다. 이 연구는 또 환자의 유효선량으로 16 mSv를 보고했다.

(140) CT검사는 외상환자에게 귀중한 정보를 제공한다. 따라서 응급상황 또는 

다른 대안 기법이 환자 관리에 필요한 유사한 정보를 제공하지 못할 때는 선량

감축은 영상화와 진단 속도 다음의 문제가 된다. 외상에 CT를 사용함에 있어서 

선량을 줄이는 가장 중요한 접근은 영상화 환자의 선정을 적합하게 하고 가능하

면 방사선을 사용하지 않거나 낮은 선량 영상화 기술 쪽으로 환자를 분류하는 

것이다(Hadley 등 2006). 동일한 관심 영역에 촬영 수가 증가하면 선량도 증가

하므로 촬영 수를 제한하고 결정적이지 않은 촬영 단계에서는 선량을 낮추는 방

향으로 노력해야 한다(Stuhlfaut 등 2006).

(141) 종종 외상환자들이 동일 영상화 세션에서 목, 가슴, 복부와 골반, 가슴과 

복부와 같은 연결부를 스캔 받는다. 과역으로 인해 각 나선 스캔의 처음과 끝에

는 작지만 X선빔의 일부가 검출기로 들어가지 않는다. 이렇게 미사용 X선은 환

자에게 추가로 선량을 주며 CT검사에서 나선회전 수가 증가할수록 많아진다. 나

아가 흉부와 복부 CT에서 횡경막 위치처럼 관심 있는 두 해부학 영역 사이에 

나선회전이 겹치면 환자 방사선량이 증가한다. 따라서 숨참음처럼 우선적 임상지

시가 있는 경우가 아니면 CT검사에서 촬영하는 회전수를 제한해야 한다. Ptak 

등(2003)은 일과형 또는 일주형 전신 CT검사에서 DLP가 전신을 나누어서(다중 

나선회전, 일반적 분할 CT 프로토콜로 머리, 목, 가슴, 복부, 골반으로 나눔) 검

사할 때의 DLP보다 17% 정도 낮다고 보고했다.  

4.3.5. 요도 CT

(142) 세계의 많은 병원에서 특히 미국에서 CT는 요결석을 포함한 요도 평가에 

전통적 투사촬영이나 정맥 요로조영술을 대체하였다(Akbar 등 2004). 비록 CT

가 요로에 관련된 가치 큰 정보를 제공하지만 양성질환에 대해 높은 환자선량을 
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부여하며 종종 후속 CT연구를 필요로 하고 있다(Katz 등 2006).

(143) 환자나 모의체를 대상으로 한 많은 연구에서 결석이 ‘방사선 불투명성’ 또

는 높은 밀도에 의해 연조직 배경에 대해 높은 대비를 제공하므로 요도결석은 

낮은 선량 영상화가 가능하다고 보고한다(Kluner 등 2006, Karla 등 2006a). 신

결석증은 양성질환이므로 젊은 환자에게서는 선량을 줄이기 위해 모든 노력을 

해야 하며 그 평가를 위한 CT검사 수를 제한해야 한다. 결석 프로토콜에서 방사

선량은 낮은 관전류-노출시간곱(Kluner 등 2006)과 자동노출조절(Karla 등 

2005a)을 통해 낮출 수 있다. 요로 결석 환자에 대해 선량감축을 위해 낮은 관

전류(일상 복부 CT에 비해)나 AEC를 적용함에 추가하여, 추적 또는 CT스캔을 

반복하는 지시는 모든 양성질환 과정에서 조심스럽게 결정해야 한다. 

4.3.6. CT안내 중재방사선

(144) CT안내 중재방사선은 환자나 그 절차를 수행하는 방사선학 의료진의 방

사선량 관점에서 특별한 이슈를 제기한다. 일반적으로 관심부위에 대해 2회 이상

의 “통과pass”(동일 신체부위에 CT 입력의 회수) 또는 스캔 입력이 이루어진다. 

CT 투시술에서 환자뿐만 아니라 스캐너 갠트리 부근의 방사선학자의 선량도 관

심사가 된다(표4.3 참조). CT 안내 중재방사선 절차에서 스캔 길이를 제한하거

나 mAs와 투시시간을 줄이거나, 초음파와 같이 방사선과 무관한 대안적 안내를 

사용함으로써 선량을 줄일 수 있다는 증거가 있다(Heyer 등 2005). CT 투시술

로부터 환자와 방사선의학자의 선량을 줄이도록 노력을 경주해야 한다.

(145) CT안내 생검에서도 관전류를 줄이거나 스캔 체적을 제한함으로써 방사선

량을 줄일 수 있다. 표4.3에 CT안내 생검을 받는 아동의 선량을 줄이기 위한 낮

은 관전류 적용을 요약하였다. 표4.3의 데이터는 특정 제작사의 한 CT 모델에 

관한 것이므로 동일 제작사 또는 다른 제작사의 다른 모델 스캐너에서는 적절하

지 않을 수도 있다.

4.3.7. 아동에 대한 CT

(146) 아동은 성인에 비해 방사선 유발 암 위험에 더 취약하다. 그러므로 아동을 

촬영할 때는 방사선의학자, 의학물리사 및 운전원은 CT 스캔 프로토콜에 각별히 

주의해야 한다. 아동이나 작은 성인에 대해 연구에서 얻는 진단정보에 영향을 미

치지 않으면서 방사선량을 줄일 수 있다. 영상잡음은 X선빔 감쇠에 비례하는데 

감쇠는 곧 스캔하는 신체부위를 X선이 가로지르는 거리의 영향을 받는다. 선량
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표4.3. CT안내 생검을 받는 아동의 선량을 줄이기 위한 낮은 관전류 사용 예

(Heyer 등 2005)

스캔 변수 낮은 선량 CT안내 생검

임상지시 아동의 만성 전염성 개재성 폐질환

스캐너 4-MDCT

mAs(유효) 20

kVp 120

검출기 구성 5x2 mm

스캔 부위 관심 부위(10 mm)

최대 영상 수 4

영상두께 10 mm

유효선량(평균 및 범위) 0.83(0.38~1.4) mSv

을 환자체중이나 연령에 맞추도록 mAs나 kVp와 같은 스캔 변수를 조절할 수 

있다. 대안으로 아동 선량을 줄이는 데도 AEC 기법을 사용할 수도 있다(Greess 

등 2002, 2004).

(147) Vock(2005)는 아동 방사선량 감축에 관한 최근의 검토에서 이 목표를 달

성하기 위해 CT검사의 엄격한 정당화, 진단 정보를 획득할 수 있는 범위에서 높

은 잡음의 수용, 스캔 프로토콜을 아동에 맞춤, 필요한 최소한의 길이 스캔, 동일 

부위에 대한 스캔 반복 감축을 포함한 여러 전략을 권고했다. 소아 외상에 대한 

CT평가에 대한 최근 연구에서 스캔의 과반수가 정상이었던 것으로 나타났다

(Fenton 등 2004). 추적 CT연구에서는 방사선량을 줄이기 위해 임상지시에 따

라 스캔 체적을 제한할 수도 있다. Jimenez 등(2006)은 낭포성섬유증 환자의 추

적CT에서 스캔 범위를 검사 당 6장의 영상만으로 제한하여 DLP를 크게 감축

(55%)했다고 보고했다. 아동에 대해서는 선량감축 전략에 크기와 연령부합 스캔 

프로토콜의 사용이 포함되어야 하며, 성인 CT 프로토콜이 소아 CT에 사용되어

서는 절대로 안 된다.   

4.3.8. 임신환자 CT

(148) 임신환자에게 CT를 요구하는 통상적 지시는 충수염, 폐동맥색전증, 요로

결석 의심을 포함한다. 진단정보를 방사선을 사용하지 않는 다른 대안으로 얻을 

수 있는 환자를 적절히 분류하는 것이 태아 선량을 최소화하기 위해 중요하다. 
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방사선의학자와 주치의는 스캔이 즉시 필요한지 출산 후까지 연기할 수 있는지

를 결정해야 한다. 폐동맥색전 의심에 대한 가슴스캔처럼 복부와 골반 밖의 신체

부위를 스캔하는 경우 대부분의 산란은 체내에서 일어나므로 차폐는 긴요하지 

않다. 복부-골반 CT에서는 스캔변수를 태아선량을 줄이도록 선정해야 한다(가령 

빔 콜리메이션 및 피치, 또는 mAs, kVp 및 스캔 체적 낮춤). 충수염 의심환자의 

경우 스캔 체적을 필요한 해부학 영역에 한정하고 2회 스캔(조영제 유무)을 피하

는 것이 특히 중요하다(Wagner와 Huda 2004, Ames Castro 등 2001). 관심영

역이 스캔되면 스캔을 종료하는 데에 ‘스텝스캔step-and-scan’ 프로토콜이 도움이 

된다(Wagner와 Huda 2004). 마찬가지로 임신환자의 신장결석에서도 낮은 mAs

와 큰 피치 사용, 그리고 스캔 체적을 한정함으로써 연구 품질을 크게 침해하지 

않으면서 태아선량을 절감할 수 있다(Forsted와 Kalbhen 2001).

(149) 표4.4는 임신 중 CT의 대표적 지시인 폐동맥색전증, 충수염 및 신장결석 

의심 임신환자를 촬영하는 의료기관에서 사용하는 프로토콜을 따라 수행한 모의

체 연구의 결과이다(Hurwitz 등 2006). 다른 프로토콜을 사용한 그러한 자료가 

충분치 않아 환자선량 관리에 대한 정보는 부족하다. 방사선량 값은 임신여성을 

닮은 인형모의체를 이용하여 평가하였다. 표4.4의 데이터는 특정 제작사의 CT 

한 대에서 얻은 것이며 다른 제작사 모델 또는 동일 제작사 다른 모델에 대해서

는 적절하지 않을 수도 있다.

4.4. 향후 방향

(150) CT 제작사와 연구자들이 선량 효율적 기술을 개발하기 위해 괄목할 노력

을 경주해 왔다. 이러한 노력에도 불구하고 사용의 확대로 인해 대중의 방사선량

에 MDCT가 차지하는 비율이 증가해 왔다. RCR(2000)에 맞춰 예를 들면 진단 

단계화나 환자 추적관리 등 여러 임상지시에 대해 CT 지침을 개발하는 지속적 

노력이 요구된다. AEC의 개선과 기타 선량관리 전략에 더 높은 관심을 요구한

다. 국제, 국가 또는 지역 기관은 환자선량 관리에 대해 의사, 기사 및 의학물리

사의 교육에 계속 노력해야 한다. CT와 대등하게 적시에 정보를 제공할 수 있고 

방사선을 사용하지 않는 대안 영상화 기술에 대한 연구개발도 필요하다. 현재로

서는 뿔빔CT(CBCT)를 다른 영상화 시스템과 비교할 만큼 선량계측 정보가 충

분하지 않다. CBCT는 유망한 영상화 수단이며 가까운 장래에 많은 발전이 예상

된다. 영상화 시스템에 대한 모든 변경은 환자선량 관리 필요성과 방사선량 정보 

획득 필요성을 인식한 바탕 위에서 이루어져야 한다. 
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표4.4. CT센터에서 폐동맥색전증, 충수염 및 신장결석 의심 임신환자에 대한 

촬영에 사용한 전형적 스캔 변수와 방사선량 요약(Hurwitz 등 2006) 

스캔 변수 폐동맥색전증 충수염 신장결석

스캐너 16-MDCT 16-MDCT 16-MDCT

mA 380 140 180

갠트리 회전시간(s) 0.8 0.5 0.5

kVp 140 140 140

피치 1.375:1 1.75:1 1.75:1

검출기 구성 16x1.25 mm 16x0.625 mm 16x0.625 mm

스캔부위 가슴 복부-골반 복부-골반

영상두께 (mm) 2.5 - 2.5

3개월태아 선량(mGy) 0.7 20~40 4~7
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부록 A. CT에서 선량을 어떻게 표현하나?

A.1. CT선량지수(CTDI)6)

(A1) 현재 CT분야에 세 종류의 선량이 사용되고 있는데 이들은 1) 가중CT선량

지수(CTDIw)와 체적CT선량지수(CTDIvol), 2) 선량길이곱(DLP) 3)유효선량이다. 

이들 양은 스캔하는 부위의 평균흡수선량(CTDIw, CTDIvol), 완전한 CT검사에서 

회전축에 평행한 선을 따라 적분된 흡수선량(DLP), 그리고 다른 진단절차와 환

자선량을 비교하기 위한 방법(유효선량)에 대한 지표가 된다. 이들 양은 MDCT

에도 적용되지만 CTDIw와 CTDIvol의 합당성과 정확성에 대한 약간의 의문은 있

다(Brenner 등 2006, Dixon 2006, Boone 2007).

(A2) CTDI는 CT에서 기본적인 선량측정 개념인데(FDA 1984) 일련의 근접한 

노출로부터 z축 방향으로 평균흡수선량을 나타낸다. CTDI는 축 방향 한 스캔 

즉, X선관의 1회전에 대해 측정하며 적분 흡수선량을 총 빔 폭으로 나눠 산출한

다. CTDI는 이론적으로 스캔 체적 중앙부의 평균선량을 평가하는데 이 양은 다

수 스캔 평균선량multiple scan average dose(MSAD)에 해당하며(Shope 등 1981) 

그 직접 측정에는 다수 노출이 필요하다. CTDI는 이 양을 보다 편리하게 그러면

서 명목상으로는 등가인 방법을 제공하는데 1회 스캔 입력만 필요로 하므로 특

히 CT 초기에는 상당한 시간을 절약할 수 있었다.

(A3) MSAD와 CTDI의 등가성은 CTDI 선량 측정에 선량 종단면의 꼬리부분까

지 포함하도록 요구한다. 이 기준을 충족하기 위한 정확한 적분은 총 빔 폭과 산

란 체적의 길이에 의존한다.

(A4) CTDI 측정을 위해서 두 개의  14 cm 길이 PMMA(예: 아크릴 또는 루사이

트) 원기둥이 표준으로 채택되었다. 머리 검사에 대한 CTDI값 평가에는 직경 16

cm가 사용되고, 몸통 검사에 대해서는 직경 32 cm가 사용된다. 보통 이들을 각

각 머리 및 몸통 CTDI 모의체라 부른다.

(A5) CTDI100은 특정 적분구간에 대해 축 방향 1회 스캔으로 인한 방사선량 종

단면의 적분을 필요로 한다. CTDI100의 경우 적분구간은 ±50 mm인데 이 길이는 

6) ICRP는 ICRU(2006)가 CTDI 대신에 CT공기커마지수를 도입하고 있음을 알고 있으며 A.5절에 

이 양을 설명한다. 제2.1절의 (28)항도 참고하기 바란다.
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상용화 되어 있는 연필 전리함pencil ionization chamber의 길이와 같다(EC 2000a, 

Jucius와 Kambic 1977, Pavlic다 등 1979).

           
 

 

 

                                (A.1)

여기서 D(z)는 z축을 따른 방사선량의 종단면이고 N은 단층 수, T는 단층 명목

두께이다. CTDI100은 위에 설명한 두 CTDI 아크릴 모의체와 길이 100 mm, 감

응체적 3 cm3인 CT 연필전리함을 사용하여 측정한다. 측정할 때는 환자 침상은 

이동하지 않게 한다. CT 전리함의 교정은 공기커마길이곱으로 표준화된 특정 빔 

품질을 갖춘 표준 선량계측기관에서 수행하도록 권고하고 있다(ICRU 2006). 

(A6) CTDI는 시야 내 위치에 따라 다를 수 있다. 몸통 영상화에서는 회전 중심 

위치보다 표면에서 CTDI가 두 배 정도 높다. 시야에 대한 평균 CTDI를 가중 

CTDI(CTDIw)라 하며 다음과 같다(EC 2000a, IEC 2002, Leitz 등 1995).

           

  


                 (A.2)

(A7) 1/3과 2/3라는 값은 중앙과 가장자리 값을 나타내는 근사적 상대 면적이다

(Leitz 등 1995). CTDIw는 특정 kVp 및 mAs에서 스캐너의 방사선 출력에 대한 

유용한 지시이다.

(A8) 체적CTDI(CTDIvol): 거의 항상 일련의 스캔으로 이루어지는 특정 스캔 프

로토콜에 대해 방사선량을 나타낼 때 X선원의 연계된 회전에서 선량 종단면 사

이의 간극이나 겹침을 고려하는 것이 중요하다. 이는 체적CTDIw(또는 CTDIvol)

로 알려진 선량서술자를 사용하여 달성할 수 있다(IEC 2002). 즉,

          

                                        (A.3)

(A9) 나선CT에서는 총 빔 폭(NT)에 대한 회전 당 침상 진행거리(I)를 피치라 하

므로 CTDIvol은 다음과 같이 쓸 수 있다.

          


                                           (A.4)

(A10) CTDIw가 x와 y 방향에 대해 평균 흡수선량을 나타냄에 비해 CTDIvol은 

x,y,z 방향에 대해 평균흡수선량을 나타낸다. CTDIvol은 MSAD와 개념이 비슷하

지만 적분구간(±50 mm)과 측정된 노출량 또는 공기커마를 공기 흡수선량으로 
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변환하는 데 사용되는 f인자에 대해 표준화된다. CTDIvol은 표준 모의체 스캔 프

로토콜의 스캔체적 내 한 점에서 평균흡수선량을 가장 잘 나타내는 변수이다

(IEC 2002). 여러 CTDI량의 실용 단위는 밀리그레이(mGy)이다. CTDIvol은 피치

와 같은 프로토콜 고유의 정보를 고려하고 있으므로 특정 검사 프로토콜에 대한 

방사선량을 나타내는 데 유용하다. 새로운 CT스캐너들은 제어반에 CTDIvol 값을 

미리 전시하도록 요구된다. 성인 머리와 아동 CT 검사에서 CTDIvol의 평가에는 

16 cm 직경의 CT 선량계측 모의체를 사용한다. 성인 몸통 CT검사에서는 32 cm 

직경의 CT 선량계측 모의체를 사용하여 CTDIvol을 측정한다(Shimpton 등 

2005).

(A11) CTDIvol은 CTDI 모의체와 비슷한 감쇠를 갖는 물체에 대해 CT 촬영 조

사체적 내의 평균 방사선량을 평가하지만 크기나 형태, 감쇠가 현저히 다른 물체

의 평균선량을 나타내지는 못한다. 나아가 CTDIvol은 스캔 길이에 독립적이므로 

스캔 체적 내 총 에너지 부여를 지시하지도 않는다.

A.2. 선량길이곱(DLP)

(A12) 주어진 스캔 프로토콜에서 전체적 에너지 부여를 보다 잘 나태내기 위해

서 EC(2000a)는 CTDIvol을 스캔 길이에 적분하여 선량길이곱(DLP)을 산출했다.

           ∙                (A.5)

(A13) DLP는 특정 스캔 입력에서 총 에너지 흡수량을 반영한다. 따라서 복부

CT가 복부-골반 CT와 같은 CTDIvol을 가질 수 있지만 스캔의 해부학적 범위가 

커진 만큼 복부-골반 CT가 더 큰 DLP를 갖는다. CTDIvol이나 DLP와 같은 선량 

표현은 개인 환자선량(예: 장기선량)에 대한 직접적 척도라기보다 전형적 CT검

사에 대해 설정된 참조선량과 다수의 환자에 대한 평균치로서 비교하는 데 사용

된다.

A.3. 장기선량과 유효선량

(A14) 유효선량은 산출되는 양으로서 비균질 피폭을 대등한 전신피폭으로 나타

낸 위해를 반영한다(ICRP 1991). 유효선량은 모든 연령의 인구, 같은 수의 남녀

에 대한 데이터에 근거를 두고 있다. 유효선량을 산출할 때는 체내에서 방사선에 

민감한 각 장기들의 흡수선량에 대해 알아야 하는데, 장기 흡수선량은 통상 수학
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적 인형모의체, 또는 근래에는 시신을 CT스캔하여 얻은 미소체적소형 모의체를 

이용한 몬테칼로 모델로부터 얻는다. 유효선량은 밀리시버트(mSv)로 나타내고 

다른 진단방사선 검사나 백그라운드 방사선(예: 지각방사선, 우주방사선)처럼 상

이한 방사선원들 사이에 비교에 유용하다. 모든 백그라운드 선원에서 오는 연간 

유효선량은 지역에 따라 1~3 mSv 범위에 있다. CT와 CT 이외 검사에서 받는 

전형적 유효선량은 표A.1과 같다.

(A15) 유효선량 산출에는 개별 스캐너 특성에 대한 지식이 필요하지만 스캐너 

유형과 무관하게 다음과 같은 실험식으로 유효선량을 평가할 수 있다(EC 

2000a). 

         유효선량                                             (A.6)

여기서 k는 실험적 가중치(mSv mGy-1 cm-1)로서 신체 부위에 따라 결정된다(표

A.2 참조).

표A.1. 2000년대 진단 의료피폭의 전형적 유효선량(RCR 2003)

진단절차
전형적 유효

선량(mSv)
진단절차

전형적 유효

선량(mSv)

전통적 X선 절차 CT검사

 갈비와 관절(둔부 제외) <0.01  머리 2.0

 가슴(단수 PA 필름) 0.02  가슴 8

 두개골 0.06  복부와 골반 10

 흉추 0.7 핵의학 검사

 요추 1.0  폐환기(Xe-133) 0.3

 둔부 0.4  폐관류(Tc-99m) 1

 골반 0.7  신장(Tc-99m) 1

 복부 0.7  갑상선(Tc-99m) 1

 IVU 2.4  뼈(Tc-99m) 4

 바륨삼킴 1.5  심장역동(Tc-99m) 6

 바륨식 2.6  머리 PET(F-18 FDG) 5

 바륨 추적 3

 바륨관장 7.2

(A16) 표A.2에 성인의 머리와 목 그리고 아동에 대한 환산인자는 16 cm 직경의 

머리 CT선량 모의체 사용을 가정한다. 모든 다른 환산인자는 32 cm 직경의 CT 

몸통 모의체 사용을 가정한다.

(A17) ICRP는 유효선량은 참조치(모든 연령 인구에 대해, 그리고 같은 수 남녀
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에 대해)에 근거한 방사선방호량으로 사용되어야 하며, 역학적 평가나 소급적 위

험평가에는 사용하지 말 것을 강조하고자 한다. 특정 조직이나 장기는 다른 조직

에 비해 방사선 감수성이 크기도 하며 연령과 성별에 따라서도 방사선 위험은 

다르다. 그러므로 그러한 방사선 위험평가에는 그 조직이나 장기의 흡수선량을 

적절한 생물학적효과비와 장기, 연령 및 성별 고유의 위험 정보와 함께 사용해야 

한다. 유효선량은 계획적인 방사선방호 목적에만 합당하다. 환자의 피폭에 대해 

유효선량 사용에는 심각한 제한이 있다. 상이한 진단방사선 절차에 대해 비교하

거나 다른 병원이나 국가에서 유사한 기술과 절차의 사용 또는 동일한 의학검사

에 다른 기술의 사용을 비교하는 데에 유효선량의 쓸모가 있다. 그러나 환자의 

피폭을 계획하거나 CT검사의 위험-이득평가를 위해서는 조사되는 조직이나 장

기의 평균 흡수선량이 더욱 적합한 양이다.

표A.2. 성인과 여러 연령대 아동 환자의 신체 부위별 선량길이곱(DLP) 당 정

규화된 유효선량

신체 부위
k(mSv mGy-1 cm-1)

0세 1세 5세 10세 성인

머리와 목 0.013 0.0085 0.0057 0.0042 0.0031

머리 0.011 0.0067 0.0040 0.0032 0.0021

목 0.017 0.012 0.011 0.0079 0.0059

가슴 0.039 0.026 0.018 0.013 0.014

복부와 골반 0.049 0.030 0.020 0.015 0.015

몸통 0.044 0.028 0.019 0.014 0.015

A.4. 선량평가 수단

(A18) 어떤 스캐너는 추가로 DLP를 전시한다. 신형 CT시스템은 모든 스캔 입

력에 대해 CTDIvol을 전시해야 한다(IEC 2002). 이들 값으로부터 위에서 논의한 

바에 따라 유효선량을 평가할 수 있다. 장기나 조직 선량을 보다 완전하게 산출

하기 위해서는 몬테칼로 계산에 의한 데이터가 사용되어야 한다. 이러한 자료에 

대한 여러 자료원이 있는데 예를 들면 영국 NRPB(Jones와 Shrimpton 1993), 

독일의 GSF(Zankl 등 1991, Zankl과 Wittmann 2001) 등이다. CT검사에서 조

사되는 슬라이스마다 표적 장기나 조직에 대한 흡수선량을 적분하는 소프트웨어 

프로그램들도 있다(Kalender 등 1999a, Stamm과 Nagel 2002, 

www.impactscan.org에 게시된 것). 그러나 이들 선량계산 프로그램들은 표준 



- 84 -

체격의 성인을 가정하고 있고 신체 체형에서 환자 대 환자의 차이를 고려하지는 

않는다. 몬테칼로 기법으로 얻은 환산인자는 일반적으로 전형적 장기나 조직 선

량을 평가하는 데에 스캐너의 회전축에서 자유공기 흡수선량 값을 필요로 한다.

A.5. CT 선량계측의 발전

(A19) 최근의 ICRU 보고서 74(ICRU 2006)에서 여러 적용 고유한 양들이 도입

되었는데 CT 선량계측에 관한 양도 포함된다. 모호성을 피하기 위해 새로운 기

호도 정의하였다. ICRU(2006)는 CT 선량계측을 위해 권고된 양은 잠정적이라고 

밝히고 있다. 

(A20) ICRU(2006)에 주어진 CT선량계측을 위한 양과 기호는 다음과 같다. a) 

자유공기 CT 공기커마지수(CK); 단일 슬라이스에서 1회전 동안 CT스캐너의 회

전축을 따라 CT축방향 공기커마 종단면을 적분한 값을 명목 슬라이스 두께로 

나눈 값, b) 표준 CT선량계측 모의체에서 CT 공기커마지수(CK,PMMA); CK와 비슷

하게 정의되지만 공기 대신 PMMA 머리 또는 몸통 모의체 내에서 공기커마 종

단면을 적분함, c) 가중 CT공기커마지수(CK,PMMA,w); A.1절에 주어진 CTDIw의 

정의와 유사, d) 공기커마길이곱(PKL); CT스캐너의 회전축과 평행한 선상에서 자

유공기커마의 적분, e) 표준 모의체 내 CT 공기커마길이곱(PKL,CT); CT 선량계측 

모의체 내에서 측정을 위해 PKL과 유사하게 정의한다.  

(A21) 위에서 언급한 양들의 측정에는 주로 전체 민감체적 길이에서 균일한 감

응을 갖도록 설계된 연필전리함을 사용한다. CT 기술발전 관점에서 보면 장래에

는 특히 큰 체적 스캔에 대해 100 mm 길이 검출기(전리함)를 사용하는 측정은 

부적절할 수 있다. 
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