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Abstract

The verification of the correct dose distribution released into the target volume inside the
patient is one of the main issues in radiation therapy, especially when hadrons are used
(hadrontherapy), and the research is very active for this purpose.

Currently, one of the most interesting innovative proposals is called He -Check: this
technique ensures a realtime verification of the patient position duri ng the beam
delivery and is based on a helium and carbon ions mixed beam treatment.

The aim of this work is the qualitative and quantitative validation of this method on
selected clinical cases, through MATLAB numerical simulations (with the help of
RayStaion software). These are based on the generation and study of 2Dmaps calculated
in terms of WEPL (Water Equivalent Path Lengjhthat helium should travel through the
whole patient volume, along the irradiation trajectories planned for the treatment. The
WEPL value takes into account also the density of the crossed tissues. The irradiated
volume is reconstructed directly from CT ( Computed Tomographymages as a 3D voxel
matrix.

Each patient is analysed comparing the WEPL maps obtained projecting the samebeam
through 2 different CT (initial and revaluation) volumes: WEPL weighted differences in
absolute value greater than 5mm show the probable presence of significant anatomical
variations or a patient positioning error. The simulation sensitivity has been tested on a
rigid phantom.

Moreover, CT reconstruction and simulation artefacts can be found in the WEPL maps,
modifying their real values: different potential sources of error are presented and, where
possible, corrected. The simulation method strongly depends in particular on the
xEUDPI OUzUwYOOUOT wEOOUOUUDPOT wxUOBET UUOwWUI gUDUIT EwU
the air HU values in the CT reconstruction, and on the rigid registration process, required
to superimpose two different CT volumes.
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Sommario

In ambito radioterapico, in particolar modo nella radioterapia con adroni (adroterapia),
un aspetto particolarmente delicato e in via di continuo miglioramento € il controllo della
corretta somministrazione di dose al target tumorale nel paziente.

UUUEOOI OUI Owi UEWOT wxUOxOUUTI wbOOOY Eledky inwx Ul Ul OUI
Ol UOEOQWEPwWYI UPI PEEWPOwWUI OxOwUI EOT wEI OOEwx0OUPabmoO
Lo scopo del presente lavoro € la validazione qualitativa e quantitativa di tale metodo su
casi clinici, mediante simulazioni numeriche elaborate con MATLAB (e con il supporto
del software RayStation). Esse sono eseguite generando e studiando mappe 2D di WEPL
(Water Equivalent Path Lengjhovvero di cammini acqua-equivalenti, che percorrerebbe
O0z1 OPOWEUUUEYI UUOwWPOwWYOOUODT WEI OwxEaDPI OUI Owoudl O
per il trattamento. Il WEPL non corrisponde al percorso geometrico reale, poiché tiene
conto anche della densita dei tessuti attraversati. Il volume da irraggiare € ricostruito
direttamente da esami CT (Tomografia Computerizzata
Per ciascun paziente si corfrontano le mappe di WEPL ottenute dalla proiezione dei
volumi tridimensionali di due diverse CT (iniziale e di rivalutazione): differenze mediate
di WEPL in modulo >5mm evidenziano la probabile presenza di variazioni anatomiche
nel paziente o un errore nel suo posizionamento. Test effettuati su un fantoccio rigido
mostrano una buona sensibilita del metodo di simulazione.

Inoltre, nelle mappe & possibile incorrere in artefatti di ricostruzione CT e di simulazione

che alterano i reali valori . WEPL: sono stak individuate le principali fonti di errore che

influenzano le simulazioni e, dove possibile, & stata proposta una soluzione correttiva. In

particolare, le simulazioni risultano dipendere fortemente dal processo di

scontornamento del volume del paziente, indispensabile per eliminare fluttuazioni

I Ol OUUOOPET | wEI OO0zZEUPEwWOI OOEWUPEOUUUU&aADOOT w" 30wl
per sovrapporre due CT differenti.
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Introduzione

Il presente lavoro, svolto presso il Centro Nazionale di Adroterapia Oncologia (CNAO), &

finalizzato alla validazione su casi clinici, trattati presso il centro, del metodo He -Check,

una tecnica innovativa elaborata allo scopo di verificare in tempo reale, durante il

tramite simulazioni numeriche basate su esami CT (Tomografia Computerizzata) di

alcuni casi clinici selezionati per lo studio.

A tale scopo saranno passati in rassegna dapprima i fondamenti teorici alla base

EIl 00z DOUI UE & inatbria e ddlid Enfattefstizhel fisiche del rilascio di dose

E dn€egno del volume bersaglio; alla luce di cid, saranno mostrati i principali vantaggi

i OUOPUDPWEEOOZEEUOUI UExPEW®EEEXxDUOOOWHKGS

2EUGwxUI Ul OUEUOWDPOWOEaAaOUUWEDPwW" - . OWwEOOwWOI wui OEU
sistema di distribuzione della dose, al fine di comprendere i criteri e i parametri che

guidanolapUOT 1 OUE&ADOOT WEPwWUOwWxDPEOOWEPwWUI UExPEwlI wUUEE]
in sala di trattamento (capitolo 2).

Nel capitolo 3 verra introdotto il delicato tema del corretto posizionamento del paziente,

con le varie fonti di errore che possono influenzarlo, e saranno presentate alcune delle

innovative tecniche, attualmente in fase di studio, ideate a tale scopo: | UEw @UIl UUT wEZ 6
O 7 ‘Clheck. Si procedera illustrando gli obiettivi del presente lavoro e gli step principali

della sequenza di simulazione con cui verranno analizzati i pazienti.

N ei capitoli 4 e 5 saranno mostrati gli strumenti che sono stati utilizzati e i file contenenti

le informazioni relative al piano di terapia e alle CT di ogni paziente. Si spieghera come

estrarre da essii dati necessai e come sfruttare questi ultimi x I Uw Ul x OPEEUI wEOOzZ b
($" wl w#("., wET 1 WUUEEDODUEOOOWOZzOUDPI OUertd1 OUOWEIT B
utilizzati in radioterap ia.

Si procedera illustrando nel dettaglio i vari algoritmi implementati E OOz DOUI UOOw El ¢
software di calcolo MATLAB per eseguire le simulazioni numeriche (capitolo 6). Inoltre,

saranno discusse le varie fonti di errore presenti, legate sia alle tecniche di ricostruzione
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delle immagini CT sia agli algoritmi di simulazione utilizzati.  Si presenteranno le
soluzioni correttive adottate per arginare tali problemi, d ove possibile.

Nel capitolo 7, inizialmente saranno illustrati i vari test eseguiti su un fantoccio rigido al
fine di valutare la sensibilita del metodo di simulazione sviluppato. Successivamente,
casi clinici selezionati per il presente studio.

Infine, nel capitolo 8, si trarranno le conclusioni finali relative a tutto il lavoro svolto e
verranno indicati gli aspetti che dovranno essere approfonditi in seguito e gli sviluppi
fuurDwOl T EUPWEw@UT UUEwUIT-Oreakl Owx Dk wbOwi 1 61 UEOI OWEOOZ ' |
In appendice, saranno riportati anche alcuni dei codici MATLAB, implementati nel corso
del presente lavoro al fine di eseguire le simulazioni numeriche, e alcune statistiche
riguardanti i pazienti trattati presso il CNAO .
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pazienti affetti da tumore. Saranno illustrate le caratteristiche peculiari di questo tipo di
cura e i vantaggi rispetto alla classica radioterapia con fotoni, sulla base dei diversi
meccanismi di interazione con la materia e con il tessuto biologico

1.1. RADIOTERAPIA PER LA CURA DEI TUMORI

Con il termine radioterapia si indicano tutte le terapie mediche che fanno uso di

radiazioni ionizzanti . Di gran lunga piu diffusa € quella in ambito oncologico, al fine di

trattare e controllare alcune forme di tumore localizza te. Essa viene spessautilizzata in

combinazione con chirurgia, chemioterapia e altri tipi di terapie per ottenere e garantire il

miglior controllo locale del tumore.

(OwxUDPOEDxPOWEEUI WEPDwWUEOI wUDPx Ow Epenatidnti WEx PEw UD w |
radiazione che, interagendo con le cellule del tessuto tumorale (bersaglio), ne

danneggiano il DNA e conseguentemente ne provocano la morte.

Quando la radiazione attraversa una certa porzione di materia, rilascia energia lungo il

suo percorso. |l rapporto | UEw Oz 1 Ol UT PEwWOI EPEWDOXxEUUDPUEWEEOOEU
massa della porzione di materia in cui questaviene distribuita € definito dose assorbitae

si misura in gray [Gy] (1 Gy= 1 J/kg).Maggiore € la doserilasciata dalla radiazione nella

materia, maggiore sara il danno provocato.
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+7Z EUx1 000w da®diuia@ kdd esréa attenzione & che la radiazione deposita

dose non solo nei tessuti tumorali, ma in tutti i tessuti che essa attraversa: se per

raggiungere il volume bersaglio pianificato per la terapia, la radiazione deve attraversare

regioni piu superficiali (condizione quasi sempre vera a meno che non si tratti di

melanomi o tumori posti in prossimita E1 OOz 1 x P & hell GaboEih cui tutta la

radiazione non venga stoppata completamente nel volume bersaglio e prosegua oltre, si

avra un rilascio di dose anche a porzioni di tessuti biologici non volutid w+z OEEDI OUPY Ow
principale & dunque quello di depositare pil dose possibile nei tessuti tumorali per

uccidere le cellule cancerose e contemporanamente minimizzare la distruzione dei

tessuti sani circostanti, salvaguardandoli dai danni provocati dalle radiazioni.
$7ZwbDOxOUUEOUI wUOUUOODPOI EUI WET T wOEWUEEDOUI UExDPEW 6 w
localizzate, dove pud essere identificato e ben ddimitato il volume da trattare, mentre

non é utilizzabile contro metastasi diffuse nel corpo poiché si dovrebbe procedere
EOOzZPUUEEDPEADOO] WEDPDWEOxPI wUI T DOOPwWUI OAEWEYIT Ul wUOOWEI

Esistono sostanzialmente due metodi diversi con cui si puo far radioterapia:
- radioterapia a fasci esterni (o teleterapia): per mezzo di potenti macchine
acceleratrici si producono fasci altamente energetici e collimati che vengono
UUPOPA4AEUDwWx] UwDUUET T DEabdoliwdIA aonabareapli®ddal wEE OOz 1 U0 |
trattare;
- brachiterapia (o radioterapia interna) : il volume bersaglio viene irradiato a livello
OOEEOI wUUEODPUI wOzDbOxPI T OWEPWUOUT I OUPWUEEDPOEUUDY
(dette sem), che vengono posizionate in prossimita del volume target mediante
impiantazione chirurgica.
Nel corso di questo lavoro, ci si occuperasolamente della prima tecnica.

1.2. RADIOTERAPIA CON FOTONI

La radioterapia convenzionale utilizza fasci esterni di fotoni molto energetici e penetranti
che vengono adeguatamente lE PUPAAEUDPDwWUUOwWYOOUOI wEI UUET OPOwWPET OUH
paziente.
La dose impartita durante il trattamento completo si aggira attorno a 60-70 Gy (in base al
tipo di tumore da trattare), frazionata in sedute da 2 Gy ciascuna. Il fascio viene erogato
indirizzandolo in modo che esso vada a colpire la regione bersaglio pianificata per il
trattamento.
Per comprendere T OPwi I I T UUPWDOEOUUPWEEDwWI OUOOPWEOOZzZDOUI UOO
trattamento di radioterapia, &€ necessario partire dallo studio dei principi fisici
El 0O0zDOUI UEamadia. WWEEPEA&ADOOI
| fotoni incidenti interagiscono con la materia attraverso diversi meccanismi, in base alla
loro energia e al numero atomico Z del bersaglio. Fra i principali, troviamo:

- Effetto fotoelettrico: predomina nte a basse energie e favorito per atomi del target

a elevato Z;
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-  Effetto Compton: si verifica a energie intermedie e Z bassi;
- Creazione di coppie: € un processo a soglia che si verifica solo per energie del
fotone incidente >1022 keV ed & favorito per Zelevati.
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O2LIIA S |t G denfordmBincidedtie dediigidN\aibhito Z del target
per fenomeni di interazione radiazion®teria.

Tutti e tre i meccanismi sopra citati hanno come effetto principale la produzione di

elettroni, i quali, essendo particelle cariche, sono i diretti responsabili della ionizzazione e

El OOz1 EEPUE&ADOO]I WEI T OPWEUOODPWI wWET OO0 wOOOI EOOI wohl
passagio del fascio primario di radiazione elettromagnetica sono , dunque, il frutto di

UO0zPOUI UE4ADPOOT wEPWUDx OwPOEPUI UUOWEwWUIT T UPUOWEPwWUO
In figura 1.1, 6 wUDx OUUEUOwPOwT UETI PEOQWET I wUExxpdrn Ul OUE w D (
EPEUEUOOWEPwW@UI UUPDwWIi 1 OO0 OPWEOWYEUPEUI wEI 00z1 Ol

EUOOPEOWO WE]I OWUEUTT UBw/ T UwOUUI UYEUI woOzl i1 U00OwWE
sommare leloro UPOT 001 wUl apOOPwE 7z UUU O wE wEdbiherniotcBau Ul 4 DOOI u
rappresenta la probabilita di avere un qualche tipo di interazione fotone -materia che

porti alla rimozione del fotone dal fascio principale di radiazione:

, \ , , (1.1)

Quando un fotone del fascio primario viene assorbito attraverso uno dei processi,

0z bOUI OU b didinwide.Coal toisldéri@mo un fascio di fotoni di intensita iniziale | o

PDOEPEI OUIl wUUwWUOWUEUTT UwUxI UUOOwWwOzDPOUI OUPUEAWET Ou
esponenzalmente mano a mano che penetra in profondita secondo la legge:

1+ Ew Ul 4b06Gl auuBa dudddétyauimpiegata in fisica delle particelle per descrivere un processo di

DOUI UEAPOOT wOwWUOEWUT EaPOO]I wOUEwW! UUT 6 w' EwOl wEed)PudOOPWEPWUDZ
1 UUT Ul wbOOET POEUEWEOOT wlOz EIUO &Rl BIUU®E DEuE W BI0UOBIWEIwbiIOE wix EIVWDEO O
proiettile affinché avvenga la reazione fra le due. E una grandezza intrinseca del singolo processo ed & indice

della probabilitd che questo avvenga.
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Ow 0Q con T — (1.2

{ = coefficiente di attenuazione lineare (totale) [cm-]
X = profondita raggiunta nel mezzo [cm]
M = densita del mezzo [g cm?]
Nav = OUOT UOwWEDwW YOIoEBmADAt Y I | we
A = numero di massa atomica

100
Pb ]

10

10 —
=
c 4
O
— o Compton
=+ 01 T Tvsol
- R'\‘ .
\ N
0.01 — Fotoelettrico \‘ N —
L ] \\ __'
\ N
L \ o .
0.001 1 | AN Sy
001 01 10 10 100

E, (MeV)

Fig.1.2¢! yRIF YSyili2 RSt O2STFTFAOASYyidS RA FidSydaiazysS tAayS$s
del fotone incidente nel caso di target in piombo. Sono mostrati i contdbaftfetto

fotoelettrico, effetto Compton e produzione di coppie ciesommano a dare |l

coefficiente di attenuazione totale.

Durante il trattamento con fotoni, la dose depositata nei tessuti decresce dunque con

Oz EUOI OUEUI wEI O0E w E b W& doeantaggisré & Enpdtith Ehel Baflau | U U
iniziale del percorso del fascio, dove si trovano i tessuti sani, mentre si attenua sempre di

piu in profondita, dove € situata invece la regione da trattare. Di conseguenza, h
radioterapia convenzionale € vincolata da un andamento come quello rappresentato in

figura 1.3 e non puo sfruttare al meglio le caratteristiche fisiche del rilascio di dose, che
prevedrebbero come tratto ottimale quello iniziale , in cui si ha la dose depositata
maggiore. Per risolvere e oltrepassare tale limite fisico e riuscire a pianificare un
trattamento adeguato, che riesca a distribuire una dose sufficientemente elevata ai tessuti
tumorali e sufficientemente bassa ai quelli sani circostanti, si irraggia il paziente da
diverse direzioni (ognuna delle quali viene denominata campodi trattamento). | campi

sono pianificati per entrare nel paziente da varie angolazioni e direzioni in modo tale da
UOYUExxOUUI woOl wEOUPwWUDOEUE DE fihb adfu® BRIODDEYU O OWET OwyY OO0
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per seduta, e risparmiare invece le regioni sane situate intorno. Nelle moderne tecniche di
IMRT (intensity -modulated radiation therapy), si arriva a combinare insieme fino a 9
campi differenti nello stesso piano di trattamento.
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Fig.1.3¢ Curva di dose dfatoni al variare dello spessore attraversato.

Un secondo problema che va tenuto in considerazione nella radioterapia con fotoni € che
la fisica di interazione fa si che il fascio di elettroni secondari abbia una elevata
dispersione energetica (stragglingenergeticpe spaziale, soprattutto nel piano ortogonale a
quello della direzione del fascio (straggling laterale Questo fenomeno € abbastanza
rilevante quando si utilizzano particelle primarie neutre come i fotoni ed & dovuto
xUPOEDxEOQOI O Gdmpids (pérzill fastid di thGoiuX primari e al eventi di
scattering elastico per gli elettroni secondari. Cid rende non banale la fase di
pianificazione e conformazione adeguata della dose al volume bersaglio per il
trattamento di tumori profondi con fotoni , fino al punto d aimpedirla in alcuni casi critici

in cui non vengano rispettati i limiti di dose massimaagli organi circostanti.

1.3. ADROTERAPIA

+ZEEUOUI UExPEWUEXxxUI Ul OUEwWUOzDPOOOYEUDPYEwWI OUOEWED
qui il nome adroterapia ) come particelle proiettile. Per definizione, sono classificate come
adroni tutte le particelle composte da quark e antiquark e soggette alla forza nucleare
forte. In adroterapia, sono maggiormente usati protoni e ioni leggeri, come He 2+, Cé+e O8*,
A differenza dei fotoni che sono neutri, le particelle cariche interagiscono con la materia
con meccanismi molto diversi da quelli visti nel paragrafo precedente. Una particella
carica puo perdere la sua energiaper interazione con la materia in due modi:
- per collisione: la particella cede la sua energia a atomi e molecole dda materia
colidendo con essiOw Oz 1 O1 Ul PEw UPOEUEDPEUEwW Ew @UI U0z
alternativamente la loro eccitazione o ionizzazione.
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- perirraggiamento: la particella carica viene frenata e deflessa dalla sua traiettoria

EWEEUUEWEI O0zPOUI UEADPOOI WEOOWPOWEEOxOwI 01 BOUOUI
materiale attraversato; cio provoca emissione di raggi X di frenamento a spettro
continuo da parte della particella in movimento e consegu ente perdita di energia
(fenomeno di bremsstrahlung).
del proiettile e per gli ioni € trascurabile anche a energie estremamente elevate, quindi
non considereremo tale termine O1 O Oz .E CoRcériridrBoci, invece, sul termine
EOOOPUDOOEOI o wOZEOEEOI OUOWET 00z1 01 UT PEwxl UVUEWEOOW®@
EEOOz 1 @UE 4 BEOK dudedito rigorthtal
Q0o .., .,t"Qa . ca v . .
o Qu wd 5 | 4 o) I Ip 1 1 1.3

dove N = densita atomica del target [cm-]

Z = numero atomico del target

Z = numero atomico della particella proiettile

V = velocita della particella proiettile [cm s -1]

I = potenziale medio di ionizzazione del target [eV]

e = carical OOEEO]I OUE®G Ahbt wg why

Me = OEVVEWEwWUDx OUOWET @Q@z1 01l D0UOOT & wNS8 hvhuwg why
k = EOUUEOU] wEDw" éNNOOOEA WS NNwg why

[ = YYEWWEOOWEAYI OOEPUAWEBISOOEWOUET wdi OwYUOUOAL ¢
-dE/dx é chiamato stopping powelo potere frenante per collisigne rappresenta il valore

medio di energia collisionale persa per unita di percorso del proiettile carico . Un esempio

degli andamenti EOw Y EUDPE U1 & gellaQpfforiditairdddiubt& & rappresentato in

figura 1.4. + z DOOET b Ol éuifdioeEdelld dapdsizione di energia al variare dello

spessore attraversato. Si noti come essa aumenti notevolmente nel tratto finale del

percorso del proiettile carico (quindi a basse energie di questo), assumendo la tipica

forma che prende il nome di picco Bragdpristine Bragg peain figura) .
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Fig. 1.4 ¢ A sinistra: stopping power di protoni in acqua. A destra: distribuzione di
ionizzazioni generatim acqua da protoni di 100 MeV.
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In analogia allo stopping power, si definisce solitamente anche UOz EOUUE wl UEQET 44 EOu
in radiobiologia per stimare la doserilasciata ai tessulti: il linear energy transfeo LET, che
rappresenta il trasferimento lineare di energia da parte di particelle cariche alla materia.

soglia, (in eV), si parlera di LET ristrettoqpE OwY EOOUI w, Ko

Q0

ngf (1.9

Oy
Se invece, si considerano tutte le collisioni che depositano energia lungo la traccia della
particella, senza discriminare in base al | , si avra il LET totale della particella (Lp), il cui
valore coincide con lo stopping power -dE/dx.
Maggiore € lo stopping power, maggiore € il LET della particella e maggiore sara anche la
dose depositata nella materia.

Particella Energia [MeV] LET [keVt Yl]
0.01 2.30
Elettroni 0.1 0.42
1 0.25
0.09 100
. 2 16
Protoni 10 n
250 0.4
. 0.65 250
Particelle alfa 1000 16
loni carbonio 10 170
250 15

Tab. 1.1¢ Valori di LET di alcuparticeller £ @ NA I NS RSttt QSYSNBAIF @

Si riporta in figura 1.5 un confronto diretto in termini di dose rilasciata fra protoni , ioni
carbonio (che fra gli ioni leggeri sono i piu utilizzati in adroterapia) ed elettroni.
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Fig. 1.5 ¢ Confronto fra curve diabe depositataal variare della profondita per
fotoni, protoni e ioni carbonio.

E subito evidente come la distribuzione di dose impartita nel caso di protoni o ioni
leggeri abbia un andamento molto piu vantaggioso rispetto ai fotoni , poiché permette di
depositare poca energia nei tessuti sani situati prima del volume tumorale (zona
prossimale) e molta piu energia in corrispondenza del picco Bragg, con infine un
repentino crollo subito dopo la fine del volume bersaglio (zona distale). Si pud dunque

Ul UUUODUEUI wOZEOQOEEOI OUOWET OwxPEEOw! UET T wxseUWEEOOITT PE
del target, risparmiando i tessuti sani circostanti.
Nel caso di ioni carbonio, bisogna tenere contoancheE1 OOz 1 I I 1 UUOwWEDPwi UEOOI OUEA

proiettile a fine percorso: osservando lafigura 1.5, si nhota una leggera coda finale che si
verifica proprio nella zona distale e che pud contribuire a un rilascio di dose non del tutto
trascurabile, soprattutto quando il tumore € localizzato davanti o in prossimita di organi
critici.

Il secondo grande vantaggio degli adroni carichi € quello di essere caratterizzati da uno
straggling sia energetico sia in termini di posizione molto ridotto, mantenendo una
traiettoria pressoché rettilinea fino al completo rallentamento e garantendo, dunque,
U Gefevata precisione balistica nel corso del trattamento.

+] wl UECEDwWxOUI O4APEOPUAWEI OOZEEUOUI UExPEwWxI UOI UUOOOU
della dose anche in profondita, cosi da impartire una dose elevata al tumore bersaglio e
contemporaneamente una dose molto ridotta ai tessuti sani della zona prossimale o
pressoché nulla a quelli della zona distale.

1.3.1. SPREAD OUT OF BRAGG PEAK (SOBP)

Il picco Bragg presenta generalmente una FWHM (=full width at half maximum, ovvero

10



1.3.1- SPREAD OUT OF BRAGG PEAK (SOBP;

effettuare un trattamento che dia dose adeguata EOOz DPOUI UEw xUOI OOEPUA w E
tumorale, non é certo sufficiente utilizzare un singolo picco Bragg puro ( pristine Bragg

peak, come quello rappresentato nellefigure 1.4 a destra e 1.9, ma € necesario realizzare

quello che in gergo viene definito spread out of Bragg peaSOBP). Esso consiste

Ol OOz EOOEUT EOI OU O wE | ldtsavrappastzions Hi il pidchiBddgdgmriEaD U |

diverse energie, a dare un profilo come quello che si osserva infigura 1.6. In questo modo
UPwbOXxEUUDPUET wOEWEOUI wodE UU bigine Bady peai) @atddd OUI wE OOz
valore di dose viene mantenuto (quasi) costante e distribuito su un range piu elevato di

profondita.
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Lo SOBP permette di conformare con precisione la dose inprofondita , mantenendola
uniforme lungo tutto lo spessore del volume bersaglio.

Lo svantaggio € che si sommano le curve anche in corrispondenza della zona prossimale
del tumore, con conseguente aumento della dose anche ai tessuti saniNonostante questo
effetto, con la tecnica del SOBP si ha comunque un nettodose savingnella regione
x UOUUDPOEOI w U mismehtd) ddrdfardnhiOcdmebsUpuddsservare dalla figura 1.8:
per dare il 100% della dose pianificata al volume bersaglio, con i fotoni € necessario
depositare una dose molto pil elevata che con i protoni nella zona prossimale.

+Ow2. !/ wOOOwi PwEGV Oferusoia oiEirdaud regione distale, dove il

80% 100%
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]

Fig.1.8 ¢ Confronto della distribuzione di dose in profondit protonicon SOBP e
fotoni.

1.4. EFFETTI BIOLOGICI DELLE RADIAZIONI

La radiobiologia € la scienza che valuta gli effetti delle radiazioni negli organismi viventi.

Oltre alle curve di dose assorbita, & importante osservare come i diversi tipi di particelle

proiettile interagiscano dal punto di vista radiobiologico con le cellule del tessuto

Gli effetti biologici delle radiazioni dipendono principalmente dalla ionizzazione e

EEOOzI EEDUEaADOOI WEI 001 wOOOI EOOI w B dauddliugl UV UDPWEOOWEU
questi processi primari danno inizio ad una complessa catena di eventi che puo portare a

variazioni della composizione chimica delle molecole e a modificazioni bi ofunzionali

come la mutazione, la trasformazione e la morte cellulare. [1]

12
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| sistemi biologici sono estremamente radiosensibili. La parte della cellula vulnerabile al
danno da radiazione & il DNA, una molecola avente EDEOI OUOwW E]I 00z OUEDOIT w |
(tipicamente 2-3 nm) che contiene il patrimonio genetico della cellula. Esso assume la
tipica struttura a doppia elica e contiene quattro basi: adenina (A), guanina (G), citosina
(C) e timina (T).

(OQw#- wUExxUI Ul aueEduradie laGéplichzione @eliufare: una modifica
nella sua sequenza da parte di un agente mutageno esterno pud portare alla
proliferazione di cellule diverse da quella madre, se il meccanismo di riparazione del
DNA non & abbastanza efficiente. Nel caso di cellule cancerose, si vuole intervenire
proprio sul DNA di queste cellule, causandone la morte e interrompendo la
proliferazione incontrollata.

Gli effetti biologici indotti da radioterapia con fotoni e adroterapia presentano
fondamentali differenze sia dal punto di vista del tipo di interazione con le cellule sia dal
punto di vista delle conseguenze indotte, come si mostrera nei prossimi sottoparagrafi.

1.4.1. INTERAZIONE DIRETTA E INDIRETTA

#UUEOQOUI wOzHOUI UEADPOODI wi UEwUE Edikeazdaukduouessard) | UUUUOWE
danneggiato in uno dei seguenti modi:
- danno a una delle basi che compongono il DNA, di cui sono responsabili
principalmente le radiazioni a basso LET (raggi X, elettroni);
- rottura di una singola catena (single strand bregko rotture doppie delle catene
(double strand brejdkcausate con maggior probabilitd da radiazioni ad alto LET
(figura 1.9).
| double strand breadono i piu difficili da riparare da parte del DNA e spesso portano alla
morte cellulare. Nella lotta contro i tumori, sara preferibilmente quest o il danno da
indurre nelle cellule cancerose per avere un trattamento efficace.

single strand break double strand break

Fig. 1.9 ¢ Rotture singoledingle strand break) e doppie (double strand break) delle
catene del DNA.

Come accennato sopra, le radiazioni a basso LET agiscono maggiormente sulle basi del
DNA. Si tratta di un mec canismo di interazione indiretto: dal momento che le cellule
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tessuto cellulare da luogo a ionizzazione ed eccitazione delle molecole di H20 e alla

conseguente formazione di radicali liberi (come ioni OH- e O2), che, essendo

edremamente reattivi, attaccano le basi del DNA delle molecole del tessuto. Si tratta di

U0z DOUI UE &b Ohicaufrd Badicaliblibdd ue FDNA; la radiazione non agisce

EPUI CUEOI OUIl wUUOwW#- wEI 001 wEl O0UO0I OWOEWPOWEEOOOwWYDI
intermedio.

Nel caso delle rotture (sia singole che doppie) delle catene della doppia elica si ha, invece,

un meccanismo di interazione diretta fra radiazione incidente e DNA: le ionizzazioni

prodotte lungo la traccia al passaggio della radiazione provocano direttamen te la rottura

della catena nelle cellule incontrate (figura 1.10).

nucleotide |

Chalin\ indirect eﬂe\d{\,\{
1 / HO Iv\

- N\ | S, Y-ray

e
o { @ )

Direct effect \f\,\‘

- ray

+r=

Fig.1.10¢ Meccanismi di interazione diretta e indiretta della radiazione con il DNA.

In generale, le interazioni dirette sono proporzionali al LET della particella incidente:
protoni e soprattutto ioni carbonio generano piu interazioni dirette rispetto ai fotoni, i
quali, invece, avendo LET minore, interagiscono con maggior probabilita in modo
indiretto con il DNA. Inoltre, maggiore € il LET della particella, maggiore € la densita di
ionizzazioni prodotte lungo la traccia e piu facilmente si induc ono rotture doppie nelle
catene figura 1.11).

In virtt del LET elevato, tutti gli ioni leggeri sono degli ottimi candidati per una cura
radioterapica efficace.
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1.4.2 - RBE : Relativ8iological Effectivenes

CHROMATIN FIBER
(~ 25 nm diameter)
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,@’
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Fig. 1.11 ¢ Reppresentazioneschematica di trace di particelle a diversa densita di
ionizzazione, paragonate alle dimensioni di bersagli biologici di interesse.

1.4.2. RBE : Relative Biological Effectiveness

Gli effetti biologici indotti dalla radiazione sulle cellule di un organismo vive nte non

dipendono esclusivamente dal LET della radiazione incidente, ma da una complessa serie

di fattori, fra cui la quantita di dose somministrata, il tipo di particella, il tipo di cellula

colpita e la fase del ciclo cellulare in cui essa sitrovaalm®1 QUOwWET OOz PUUET T PEOI Ol
+71 11 PEEEPEWEDwWUOWXEUUPEOOEU]l wUDPDxOWEDWUEEDPEA&ADOO
misura in relazione EOOz 1 1 1 1 UUOw x UOE OU Utdeucellan sradia@OE 4 DOODw EE
risultati ottenuti vengono illustrati attraverso curve di sopravvivenzadove si rappresenta il

logaritmo della frazione di cellule sopravvissute in funzione della dose somministrata.

Un esempio é riportato in figura 1.12. La spalla iniziale che si nota soprattutto nelle curve

di radiazioni a basso LET e sntomo del la capacita della cellula di provvedere, almeno in

una prima fase, alla riparazione del danno al DNA prodotto dalle radiazioni. Il tratto

lineare successivo rappresenta, invece, una diminuzione esponenziale della popolazione
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cellulare, indice del fatto che il danno prodotto & ormai troppo consistente (es: double
strand break multipli) perché possa essere riparato dalla cellula stessa che va cosi
incontro a morte certa.

| T T T T = T T T T T T
RSy wEownsss o
z e —= — RBE=134 ]
g L ® X-rays
o] & Heioos 28 keVipm
E 1 O He ions 70 keV/pm
v}
& ol ——— __ _RBE=19__ 4 B
a il b o 1
> r - ]
| ® Xrays T J
[ A& Protons 0.76 McV (31 keV/jpum) T RBE=16
0.01 i L " " " A " X i X "
0 1 2 3 4 5 6 0 1 2 3 4 5 6

DOSE (Gy)

Fig.1.12 ¢ Curve di sopravvivenza di cellule irradiate con raggi X, pretamii elio.

Per tenere contodi tutti i fattori che concorrono a determinare | a diversa efficacia deivari
tipi di radiazione, si usa in radiobiologia una grandezza denominata efficacia biologica
relativa (RBE =relative biological effectivengsdefinita come segue:

Y6 O °_ 1.9
0
D & la dose impartita dal campo di radiazione EPwW EUPw UPw YUORBRH ET Ul UOPOEUI
necessaria per produrre lo stesso effetto biologico generato dalla doseDres impartita da
un campo di fotoni di riferimento (solitamente si assumono raggi X da 150kV). In
generale, viene fornito il valore di RBE per produrre una frazione di cellule morte pari al
90% (figura 1.13).

D parn. D X1
100% o) Dose
|
:
2 I - D xray
1L, 4 P, S i D paricle
- |
g |
S :
= |
= 1%} :
-
- |
@ |
paticle X- ray

Fig.1.13 ¢ Curve di sopravvivenza e definizione del valore RBE.
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1.4.3- OER: Oxygen Enhancement Rat

Maggiore & la pendenza della curva, maggiore 8 wOz 1 I | PEEEPEWEDPOOOI PEEwWUI
particella, ovvero essa € in grado di causare molto piu facilmente la morte cellulare

rispetto ai fotoni : a parita di effetto biologico prodotto, € necessaria esuffici ente una dose

inferiore rispetto alla dose richiesta dal campo di riferimento .

Gli ioni leggeri godono tipicamente di un valore RBE abbastanza elevatoE 00z DOUT UOOwWET C
picco Bragg (attorno a 3 in media) e di un valore molto minore, invece, nella zona

il profilo di deposizione di dose in profondita, gli adroni sono in grado di rilasciare una

dose modesta in ingresso e mdto piu elevata in corrispondenza del volume bersaglio da

trattare. Lz E E U O ( lquihdix riBlita essere pill vantaggiosa rispetto alla radioterapia

EOOWUET T Pw7wEOET | wEficaiabidlocaO WEDwWYDUUEWET 00z

p
(o] He
e
Ne
5+ Heavier
4 —
3
w
£
3 - A
2 a >]
o
1 —
o
Y T T T T T T
0 10 20 50 100 200 500 1,000

LET (keV/pm)

Fig. 1.14 ¢ Valori di RBE in funzione del LET per inattivazione cellulare al 10% di
soprawivenza per varie particelle

1.4.3. OER: Oxygen Enhancement Ratio

Lax Ul Ul OAEWOwWOl OOWEPwWOUUDPT I OOWEOOadedttd B UTOOWET 001
fattore determinante da considerare, poiché é in grado di modificare la loro risposta
biologicad w+z OUUDT 1 OOwUI OUPEDPODPA& & EwOOUih pré3enenidOUT woOl wEl
un tessuto ben ossigenato, la stessa radiazione produceeffetti biologici molto maggiori
rispeto EOOZ PUUET 1 PEOI OUOWET OwlOl ETl UBOOwWUT UUUUOwWDOWE O
Per valutarl w Oz 1 OUPUAWE]I 00z 1 111 UUOWEOYUUOGQE.OOEIWIxQu Ul O
Enhancement Rati(OER:

v, O

v oY O— (1-6)

dove O ¢ la dose necessaria per produrre un effetto nel tessutoin analisi e O & la dose
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che produrrebbe il medesimo effetto biologico se il tessuto fosse completamente
ossigenatoin aria a pressione normale.

4 T r[lll"l Tf‘lll"l T T llllll‘ T lll'llll

§1 %1

~N
rFrrr o T T T

(I W) OO0 O A Y O |

| I S | Illlll 1 1 lgl_lJlll lngllllll 1 1 lllllII
100 10! 102 10°
MEAN L_ (keVium)

—
L
o

Fig.1.15¢ Valori di OER in funzione del LET al 10% di sopravvjvenzellule umae.

/T UWUEEPEAPOOPWEWEEUUOW+$3WEOOTl whwi OUOGO6POwWOzI T 11 01
rende difficoltoso il trattamento di tumori ipossici, come quello alle ghiandole salivari,

poiché la dose tipicamente impartita nelle sedute di radioterapia con raggi X n on é piu

sufficiente; sarebbe richiesta una dose molto piu elevata per avere una buona efficacia

radiobiologica (tumori radioresistenti).

Per particelle ad alto LET (come carbonio e altri ioni leggerl)OwB OY1 ET1 OwOz 1 i i 1 0UOwWwOUUH
poco marcato (OER intornOw E 0 0z U O Dld dckedda gomhdidigrareudiventa quasi

indipendente dalla quantita di ossigeno presente nelle cellule tumorali da irraggiare e,

dunque, é possibile trattare anche tumori radioresistenti non curabili con la radioterapia

convenzionale.

15 15 -3 &&(ww#sS++z #1.3%1 [/ (

Nei paragrafi precedenti sono state introdotte alcune delle principali tecniche con cui si

xUgwi EUIl WUEEDPOUI UEXxPESBW%UEWOIl wxPkwxUOOI UUI OUPOQWEZ:
ultimi anni si sta sviluppando e diffondendo rap idamente grazie ai vantaggi che essa

offre rispetto alla radioterapia con raggi X. Per decenni, @ U | Ulfilda & stata la terapia con

radiazioni di riferimento per la cura dei tumori, ma nel corso degli ultimi anni, grazie

anche al continuo sviluppo scientifico e alla realizzazione di macchine acceleratrici

Ul Ox Ul wxPkwxOUI OUPOwOzUUDPOPA& & Ow E BaupratidedpilO OPw il wbDOOD w
indicata per la cura di alcuni particolari tipi di tumore

+] WEEUEUUI UPDUUPET I wl wbwxUOUPWEPwWI OUAEWEI OOzZEEUOUI U
paragrafi 1.3 e 1.4, ma verranno ripresi qui di seguito per dare un quadro generale

riassuntivo di tale tecnica.
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| vantaggi rispetto alla radioterapia convenzional e sono i seguenti:

1POEUVUEPOwWEPwW I O1 UT PEwW?2UI O1 OUPYO>wlil EwliiPEEEI
Ul UUODUEBGEOwW Oz EQEEOI OUOw EdorOunax ddge BntpantitalhE T T wi w OO
tessuti sani circostanti piuttosto modesta (soprattutto nella parte distale del

tumoUTl Awl wUOE w E OmWG Wi UG OMEEIEQUEMIZT 1 UOw UT Ox Ul w EC
massimizzare la distruzione delle cellule cancerosee minimizzare quella dei

tessuti sani.

Fascio di trattamento che rimane collimato anche in profondita nel tessuto

biologico. Questo offre la possibilita di trattare anche tumori localizzati in

prossimita di organi vitali PE OO1T wWOPEOOOOwWUxDOE CdotyanlUUOOE OQWEII
critici estremamente sensibili al danno da radiazione (es: nervo ottico, cristallino,

chiasma, gonadi, lobi U1 Ox OUEODP wEIT 00z | ,®O&Trdttarenestiiyi D1 wUEDUD)
EDwOUOOUI woé wx OUUPDE b O laudotoSua@uirEgienb@étitod hx DE wil UE 4 |
posizione, EOOz 1 Ol YEUEw xUlI EPUDPOOI w EEOPUUPEEW EIT 1 Of
conformare la dose al volume bersaglio anche in profondita, cosa sicuramente

non ottenibile con la stessaaccuratezzacon la radioterapia a raggi X, come si nota

in figura 1.17 e 1.18.

Maggiore efficacia radiobiologica complessiva degli ioni (soprattutto ioni

carbonio) rispetto ai fotoni, grazie ai valori di RBE diversificati al variare della

El OUPUAWEPWDPOOPAaaEADPOOPwWxUOEOUUI wpEOUPWYEOOU
bassi valori nella zona prossimale della curva) e attraverso i meccanismi di

rotture doppie delle catene del DNA, mo Ito pit probabili nel primo caso, che

inducono la morte cellulare in modo quasi certo. Si pud cosi ottenere una

distruzione efficace delle cellule del bersaglio con un valore contenuto di dose

somministrata (figura 1.16).

(OOO0UUI OWEEOWOOEI OBQ w1 ww Quzx IOEIOw®@®T YEOUT wx1
particelle ad alto LET in generale, & possibile trattare anche tumori ipossici e

radioresistenti alla terapia tradizionale.

CARBOMNIOMN BEAM
220 MeV [ amu

S0P AANIIYI0S] PAZiBULION

Normalized absorbed dase

] 50 100 150 200
Depth in water / mm

Fig. 1.16 ¢ Confronto fra dose assorbita e dose effettiva somministrata tenendo
corto del fattore RBE.

19



Capitolo -+z #1.3%$1 / (

+7DPOUPI Ol WEPWO@UI UUPDPWYEOQUET T DPWE OO O tpud0OEwl | | PEEED
tumore, anche quelli in cui la radioterapia convenzionale non & applicabile o non da

benefici significativi appunto.

E benericordE Ul wET 1 wdzich @ gubsteipaticelle & ancora limitato, in particolare

quello di ioni carbonio, a causa della disponibilita ridotta di tale terapia a livello

mondiale, dal momento che si tratta di una tecnica ancora relativamente giovane.

Tuttavia le iniziali espe rienze cliniche ne hanno dimostrato il vantaggio terapeutico in

molti casi e i risultati a piu lungo termine continuano ad essere incoraggianti.  [2]

Photons Protons

ka\ protoni
S [
L\

y A)
)

Fig. 1.17 ¢ Valutazione in fase di pianificazione della dose somministcata un
campo di raggi X e con un campo di protoni a confronto per il trattamento di un
tumore del distretto cerebrale. Le curve isodose sono rappresentate con colori
differenti.

IMRT: 9 campi (raggi X) Adroterapia: 1 campo protoni

Fig. 1.18 ¢ Valutazione in fase di pianificazione della dose somministrataup
trattamento completo con IMRT e con adroterapia a confronto, per la cura di un
tumore del distretto cerebrale.
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1.6 - CENTRI DI ADROTERAPIA NEL MONDO

Ad oggi, i principali tipi di tumore trattati con ioni leggeri comprendono melanomi
oculari (uveali), sarcomi del tessuto osseo, tumori della base del cranio e paraspinali,
cordoma e condrosarcoma della testa e del collo, glioblastomi, tumori alla prostata,
sarcomi dei tessuti molli retro peritoneali non operabili o operati non radicalmente o
recidivati, tumori del pancreas, neoplasie primiti ve maligne del fegato, carcinomi dei seni
paranasali, carcinoma adenoido-cistico e alcuni tumori selezionati del rinofaringe. Si
stanno valutando i benefici anche per la terapia di alcuni tumori pediatrici.  [2]

1.6. CENTRI DI ADRO TERAPIA NEL MONDO

A differenza della radioterapia convenzionale , che pud essere svolta anchen strutture

OUxI EEOPI Ul wEOUEUI WEI OwUI xEUUOWEDWUEEDOUI UEXxDEO
centri dedicati. La causa principale risiede nel fatto che protoni e ioni, essendo pesanti,

necessitano di macchine acceleratrici potenti e di grandi dimensioni per poter

raggiungere energie adeguate alla penetrazione profonda nel tessuto biologico. Ad oggi,

in tutto il mondo ci sono piu di 70 centri specializzati che permettono di curare tumori

per mezzo degli adroni.

Generalmente, i centri di adroterapia sono progettati per accelerare un solo tipo di

particella, tipicamente ioni carbonio o, pil spesso, protoni. Solo 6al mondo sono i centri

ET 1T wi EOOOwWOEwWx OUUPEPOPUAWEPDWEEET Ol UEUI wEOOzHPOUI U
carbonio per la cura dei tumori: MedAustron a Wiener Neustadt (Austria), SPHIC a

Shanghai (Cina), HIT ad Heidelberg e MIT a Marburgo (Germania), CNAO a Pavia

(Italia) e HIBMC a Hyogo (Giappone). In questi centri € possibile sceglierecaso percaso

la particella che permette il miglior trattamento della patologia e, in caso di necessita

anche cambiae particella nel corso di alcune sedute (effettuando cioé un boostcon una

particella differente rispetto a quella prevista nel piano di trattamen to principale) , sempre

EOOw Oz OEEPI UUDYOWEPWEYI Ul wOEwWwOEUUPOEwWI i i PEEEDE
danneggiare i tessuti sani.

Gli elenchi completi di tutti i centri adroterapici operativi, in costruzione e in fase di

progettazione possono essere consultati sul sito[3].

21


http://www.sphic.org.cn/
http://www.sphic.org.cn/
https://www.hibmc.shingu.hyogo.jp/past/english/ionbeam_treatment.html




Capitolo 2

CNAO

CNAO (Centro Nazionale di Adroterapia Oncologica) & uno dei tre centri di adroterapia

presenti sul territorio italiano e uno dei sei al mondo in cui & possibile trattare i pazienti

sia con protoni sia con ioni carbonio. Esso sorge a Pavia ed e finanziato dal Ministero

italiano della Salute.

Il volume di pazienti trattati nel corso del 2017 presso il centro ha superato le 500 unita,

di cui circa il 66% con ioni carbonio e il 34% con protoni, ma i numeri sono in progressivo

aumento grazie allo sviluppo tecnologico continuo che permette la riduzione dei tempi

Ol El UUEUPwWxT UwOl OPwUI EVUUEW]I wbOwoObPT OPOUEOI OUOWET (
posto a 650 pazienti (pari al 30% in piu rispetto al 2017).

Alcune delle statistiche relative alle patologie trattate presso il CNAO sono riportate in

appendice A.

. O0UIl w EOOZEUUDPYDPUAwW EODOPEEOQW "- . wUYOOT 1 wEOET I u
Oz 1 Ul E Ua agérddd edpddimentin tutti i settori scientifici coinvolti dal centro, in

OOEOQWEEwWI EUEOUDUI wlOzIl YOOU&ADOO!I wxUOT Ul UUPYEWUDE wE
EPET OOUUPEEwW! wUl UExI UUPEEWEZEYEOI UEUEPEwWOI UUEwWDO
Tutte le simulazionieirisut EUDwx Ul Ul OUEUPWEOOzDOUI UOOWEPwW@UI UU
svolte su dati, informazioni e piani di terapia di pazienti curati in passato o in corso di

trattamento presso il CNAO.
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21. LA STORIA

La prima idea per la creazione di un centro italiano di adroterapia oncologica nasce con la
xUEEOPEEADOOI Owdi OwdPer inzéntrohdNigNete@pisEcbnCadranie xu@WBUuw ?

fisica e della fisica medica rispettivamente. - | OwRNNI OwOz PET EwY DI Ol wx Ul OPEUE
i POEOADPEOI OUOWEEWXxEUUI wEI 00z (- %- wxl UwOOWUUUEPOWED w!
sia protoni sia ioni carbonio a energie tali da raggiungere tumori in profondita nel tessuto

biologico: il progetto viene chiamato ATER (da AdroTERapia). Negli anni seguenti,

vengono disegnati tre diversi modelli completi del centro, ma nessuno di questi viene

realizzato a causa di diversi impedimenti.

Nel 1995, Amaldi, fiducioso nella sua idea, propone il progetto e lo svil uppo a livello

TUOUOx]T OWEPwWUOWUPOEUOUUOOT wOUUPOPAAEUOWXx]T UwOZEEUOUIT |
(Proton lon Medical Machine Study), uno studio a cui collaborano diversi centri e

UOPYI UUDUAwWI UUOx]T Pwl wEEOW@UEOI wENADAY studid wx OPwOZ EEEI
viene completato nel 2000. Nello stesso anno, il ministero italiano della salute decide di

finanziare la costruzione del CNAO.

Nella primavera del 2001 viene creata la fondazione CNAO con presidente Erminio

Borloni, il quale, negli anni successivi, contribuisce a intrecciare intorno al progetto

appena approvato una rete di collaborazioni nazionali e internazionali che si &€ ampliata

nel corso degli anni e che costituisce tuttora un tassello fondamentale per CNAO. Fra il

2002 e il 2004, il pogetto viene finalizzato con le ultime specifiche tecniche e viene

costruita la struttura manageriale che dirigera la fondazione.

I 5 marzo 2005 si ha la cerimonia di posa della prima pietra, evento che da il via alla

rapida costruzione del centro che avra sede a Pavia. | lavori terminano nel 2009 e il centro

viene inaugurato il 15 febbraio 2010, data che segna la fine della fase di edificazione e

0z POP&A&POWE]I OOEwi EVUI wWEDwWUxIT UPOI OUE&ADPOO] wpEl OOEWEUUE
vitro e poi su un campione di qualche centinaio di pazienti. Il 22 settembre 2011 viene

trattato il primo paziente con un fascio di protoni e il 9 novembre dello stesso anno si

conclude con successo il primo ciclo di sedute. A distanza di un anno esatto, viene

trattato il p rimo paziente con un fascio di ioni carbonio al CNAO.

+Ewi EVUl wEPwWwUxI UPOI OUE&ADPOOTI wi Ewx1 UOI UUOwWwEPwW YEODEE
Ol OOz EOEPUOWOUxI EEOPI UOwWwDPUEOPEOOWI!I wEPwWI 1 UUEUT wol wl
regime della struttura, iniziata fra la fine del 2012 e il 2013 e che prosegue ad oggi con

una crescita continua del numero di pazienti trattati annualmente.

"O01l WEEEI OOEUOwWw xUPOEOWOEWUI EOPaaEaADOOl wil woOzOxI UEU
UOZEOxPEw UI Ul w EPw EOOOE E Gandazideé OERA, ONFR,DIEADE OPw pUUE w E
fondazione Ospedale San Matteo di Pavia, Politecnico di Milano, Universita di Milano,

Pavia, Catania e Piemonte Orientale, UniBo e Comune di Pavia) e internazionali (tra cui

CERN, GSI, LPSC, MedAustron, NIRS,HIT e Roffo Institute) che consentono di aggregare

attorno al progetto i maggiori esperti nei vari settori e di formare contemporaneamente

alte competenze professionali a disposizione del centro. [2]
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22. IL COMPLESSO E +z7 + 3TE@NOLOGIA DI
CNAO

Il complesso del CNAO sorge a Pavia, nella zona della citta in cui hanno sede varie
strutture ospedaliere, fra cui il Policlinico San Matteo e la fondazione Mondino, e il polo
UEDPI OUPI PEOw EI1 00z UOPYI UUPUaAwW EPw / EYPESwW "DPJw x1 U
collaborazioni sia dal punto di vista clinico sia dal punto di vista della ricerca.
O00zbPOUI UOOWET OOz1 EPIi PEPOOWUOOOWEDPUUDPOT UPEPOPWED
per le visite specialistiche, il reparto di imaging e medicina nucleare, la sezione dedicata
EOOzI1 UOT EaAaDPOOl wEI OOEw EUUEW EEUOUI UEXxPEEW ET 1 w EC
immobilizzazione del paziente per il trattamento e le tre sale di trattamento), i
dipartimenti amministrativi con gli uffici del personale e le aree tecnologiche ¢ on gli
impianti indispensabili per il funzionamento della struttura.
(OWEUOUI wEl OWET OUUOwWw6 wOZEEET Ol UEUOUT WEPWXxEUUDET (
consente di curare i pazienti con protoni accelerati a energie comprese fra 60 e 250 MeV e
ionf EEVEOOPOwi UEwh! Yw]l wKYYw, 1 5¥OUEOI 001 6 wadEwWYOOUI
fascio viene estratto e trasportato in una delle tre sale di trattamento adiacenti, dove
viene erogato in maniera controllata sul paziente, il quale & stato precedentemerte
posizionato con precisione millimetrica attraverso tre diversi sistemi di monitoraggio
Eil OOEwxOUDPapOOi w(Owi EUEPOwWwYDI Ol wUOUEUxOQUUEUOQuwW EE
trattamento per mezzo di quattro ramificazioni (tre orizzontali e una vertic ale) della linea
di trasporto ad alta energia. La dose somministrata al paziente viene accuratamente
monitorata alla fine di ogni linea ad alta energia per mezzo del sistema di distribuzione della
dose(Dose Delivery System, DDS che misura in tempo reale il numero di particelle
erogate e la posizione del fascio.
La sala sincrotrone e le sale di trattamento sono collocate in un bunker al piano interrato
per sfruttare la barriera radiologica naturale del terreno, in aggiunta alle spesse
schermature in cemento appositamente costruite attorno alle sale per rispettare i limiti
radioprotezionistici imposti dalla legge.

Fig.21¢! AaAYyAadN}yY F23G2 RSttt QAy3aAN
CNAO.
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E, inoltre, in fase di progettazione e costruzione una nuova ala del centro, una sala
sperimentale collocata subito dietro alla sala sincrotrone che sara provvista di una linea
ad alta energia analoga a quelle presenti nelle varie sale di trattamento. Essa sara
disponibile per condurre esperim enti e progetti di ricerca futuri.

221 +z ""$+%$1 E.LUE$UWNEE DI TRASPORTO DEL
FASCIO
(OwxUOUOUDPXx OwETI OOZEEEI Ol UEUOUT wEPwW" - . wEI UPYEWEEOuwW:

Medical Machine Study), uno studio per il disegno e la progettazione di un sincrotrone
EEwWl OEwx1 Uw Oz ExxOPEE&ADOOT wbDOwWwEOGEDPUOW O1 EPEEOT w Ol O
prototipo €& stato poi replicato nella costruzione di MedAustron, centro gemello di
CNADO, realizzato nei pressi di Vienna.
+7 OUEw31l EOOOOT PE wE buitisieme. duriaealiin® Gcse@atticEeudHikeal U
di trasporto dei fasci di particelle. In sequenza, i componenti principali sono:

- Sorgenti di ioni da accelerare;

- Linea LEBT (Low-EnergyBeam Tanspor);

- RFQ (RadioFrequency Quadrupdie

- LINAC ( LINear ACceleratr);

- Linea MEBT (Medium-EnergyBeam Tanspor);

- Anello del sincrotrone;

- Linea HEBT (High-EnergyBeam Tanspor);

Fig.2.2c{ OKSYl RSttt QAYyASGG2NE S RSttt Ql OOSt SN} 2NB LINA Yy OA
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Lo schema della catena di accelerazione é rappresentatdn figura 2.2.
(WEOOXx 001 OUPWPOPADPEOPOWEEOOI wUOUT 1 OUPwi POOWEOOEU
sincrotrone, in modo da avere un layout complessivo piu compatto.
Il fascio ha origine da una delle due sorgenti di tipo ECR (Electron Cyclotron Resonanges
PDEI OUPET 1 wxUl Ul OUPB w21 OxOPEI Ol OUI wEEOEPEOEOwWDHOwI
di RF e le alte tensioni, ciascuna delle sorgenti pud produrre diversi tipi di ioni,
permettendo di variare il tipo di particella accelerata. In caso di malfunzionamento o
EUUI OAEWEPWUOEwWUOUT T OUI OwOZEOUUEwWxUgwUOxx1 UPUI w
tipo di ione prodotto in uscita.
Quando la sorgente € in funzione, il gas pompato al suo interno viene riscaldato fino a
raggiungere lo stato di plasma: una volta che questo € stato parzialmente ionizzato, viene
estratto e immesso nella LEBT. Al CNAO, sono attualmente in funzione una sorgente di
ioni carbonio e una sorgente di protoni: a partire da CO:2 e da Hz, si vogliono produrre
ioni 12C4+ e Hs* rispettivamente.
Uscite dalle sorgenti, le particelle entrano nella LEBT, la linea di trasporto del fascio a
bassa energia, che collega le sorgenti al quadrupolo a radiofrequenza. La LEBT ha la
funzione di separare tramite uno spettrometro la specie desiderata, selezionare la
xOUaPOOl w EPw | EUEDOwW UUPOI w x1 Uw OZEEEI Ol UE&ADPOODI u
adeguatamente le caratteristiche del fascio in ingresso al RFQ.
Il quadrupolo a radiofrequenza € collocato subito prima del LINAC nella catena di
accelerazione. Esso preaccelera il fascio da 8 keV/nucleone a 400 keV/nucleone,
xUl xEUEOEOOOuwxT UwoOzbHOT Ul UUOwWOI OQw+ (- "OwOzEEEI Ol L
particelle raggiungono energie di 7 MeV/nucleone. Nel LINAC, si ha lo step piu
EOOUDPUUI OUI wEPWEEEI Ol UEADPOOTI wxUDPOEwWEI OO0zEOI 000
accelerare tutte le particelle in ingresso con rapporto g/A 1/3 (q = carica dello ione, A =
numero di massa). A valle di questo componente, si trova lo stripping foil, che strappa gli
ultimi elettroni rimanenti, permettendo di ottenere la completa ionizzazione delle
particelle del fascio (Cé* e protoni).

w@Ul U0Owx UOUOOwWOEwWODPOI Ew, $! 3wWUOUEUXx QUUEwWDPOwIi EVUEE
aOET 1 wbOWEOOx bUOWE b 1 adaiateUeidAdailbitiche) gtim@aate (aE O &4 E
EDUxT UUDPOOI wEI OwOOO0l OUOw! wYEUPEUI wbOw OEOPI UEW E
iniettata in sincrotrone, tipicamente 0.7 mA per protoni e 0.15 mA per ioni carbon io. In
tale punto della sequenza, se il piano di trattamento3 del paziente lo richiede, & possibile
EPOPOUDPUI woOzPOUI OUPUAWET OQwi EUEPOWEOwhYUOw! YiwOu
degrader griglie a diversa trasparenza che lasciano passare solo unarfizione stabilita di
particelle. Questo avviene soprattutto quando & necessario somministrare basse dosi al
bersaglio tumorale.
I componente principale della catena € un sincrotrone di 25 m di diametro, un
acceleratore ad anello in cui le particelle percdJ UOOOw UOz OUEPUEwWET PUUE w E

2/ 1 UwxEUUDPE]I OOl WEEUPET 1 WET T wUPwWOUOYOwWOI OWEEOxOwl O1 UUUOOET O1 UE
ODUUUEUEwWOI OOOwWUxEaPOwWEI OO0l wi EUPWEEOOZEUI EwEl 00z1 OO0OPUUI wET I u
dimensione in sezione del fasdo accelerato.

3 Piano di terapia studiato ad hoc per ogni paziente. In esso sono contenuti tutte le informazioni cliniche e i

parametri fisici del fascio necessari per attuare il trattamento.
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particelle entrano in sincrotrone con energia pari a quella raggiunta dal LINAC e,

x] UEOQUUI OEOQWEDPEOPEEOI OUI wOzEDI OOOOwYI O1T OOOWEEET Ol UE
desiderata, da un valore minimo di 60 MeV, nel caso dei protoni, ad un massimo di 400

YEUPEwx1 UPOEPEEOI OUIl wbOwUPOEUOOPEWEOOwWDPOwWI EUEDPOW x |
nominale mentre acquistano velocita.

+U0U01T OwOzEOI OOOWUOOOwWxUI Ul OUPWEDLYIT UUPWOET Ol UPO6 whit wEH
quadrupoli per la sua focalizzazione, disposti in modo da formare due archi simmetrici e

acromatici accoppiati fra loro da due sezioni rettilinee non dispersive. In una delle due

Ul aPpOOPwo wEOOOOEEUOWOZPOT UT UUOWET OCEwW, $!' 3wx1 UwOzbOE
cavita a radiofrequenza e il sestupolo di risonanza.

+7D0ODPI aDOOT w Ol 00z EAT O Chimyp ToBeno QUi Hishonsidhe) lota@ E Ow U O w

O1 00z (he &MdinE 1© wmalettoria al setto elettrostatico di iniezione. Giro dopo giro, la

distorsione viene ridotta progressivamente fino a zero, in modo tale che il fascio vada ad

Nella sezione non dispersiva opposta, si trova la cavita a radiofrequenza, in cui, ad ogni

T DUOOWEYYDI Ol wOZEEE]I O1 UE&ADPOOT wEI Owi EUEDOS

Il processo di estrazione € la fase piu delicata, perché il fascio da inviare alle sale di

trattamento deve avere buone carateristiche di uniformita in distribuzione spaziale e

Ul OxOUEOI w( Owi EUEDPOwWI UET WEEOOZEOI OO0 spi,l OwUDOEUOU U
della durata di circa 1 s ciascuno. Questo € possibile grazie al meccanismo diestrazione

lenta si usa un bdatron coreper indurre un ulteriore potenziale accelerante che spinge |l

i EUEDOwWOI O0zEOI O0OwYI UUOWUOGEwWUIT 1 POOI wbOUUEEDOI wEI 00
EDWUPUOOEGAEOWEOUCWI EET OEOwWO!l wxEUUDPEIT &coh ubODPAaDEOOWE
oscillazioni di ampiezza crescente, fino ad incontrare il setto elettrostatico di estrazione

che devia la traiettoria delle particelle inviandole nella HEBT. Il fascio (che in macchina é

un pacchetto di durata inferiore a huw 4vign estratto spingendolo lentamente in energia

verso la zona instabile per mezzo del betatron core, in modo da distribuirlo

temporalmente per avere uno spill estratto da 1 s.

#Ox OQwOzI1 UDUUE&ADOOI wETl Owi EUEPOWEEOOZEOI 0000wl UUOwYDI O
attraverso la HEBT, la linea ad alta energia. Uno dei componenti principali della HEBT &

il choppercomposto da 4 dipoli veloci in serie, che permette di bloccare il fascio quando

OOOwowUPET PI UUOwWOZzPDUUETT PEOI OUOWET Oagretideb ] OUT wbOwUE (
chopper sono spenti e il fascio incide su un ostacolo ump) progettato per arrestarlo,

assorbendolo. Quando i magneti vengono accesi, il fascio viene deviato in modo da

I YDUEUI wOz OUUEEOOOW] wxUOUITUDUI wiidGrtpa 8001 wUEOI WED

fascio con la somministrazione di meno del 2.5% della dose pianificata per uno spot.

4 Come verra spiegato meglio nel paragrafo successivo, il sistana di distribuzione della dose di CNAO € un
sistema attivo con meccanismo di scansione a spot, ovvero la dose viene somministrata per punti (gli spot,
appunto) in maniera discretizzata.
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Fig.23¢! &AAYAAGNI Y Y2RStf 2 O2IvedidiGrasportddst £ QF OOSt SNJ G 2
CNAO. A destra: focus sulla HEBT: si posso distinguere le tre linee orizzontali e la linea
verticale che trasportano il fascio fino alle tre sale di trattamento.

Dopo il chopper, la HEBT si dirama in quattro linee (fisse): tre orizzon tali e una verticale,

che trasportano il fascio fino alle sale di trattamento, dove questo viene infine erogato sul

paziente. In sala 1 e sala 3 € presente solamente la linea orizzontale, mentre in sala 2

Oz PDUUETT PEOI OUOwx UgF wl U lirentd sia Vefti¢aimente (PErGe@lizda® E wOUD & 4 O
la linea verticale di irraggiamento, sono stati utilizzati quattro magneti a 22.5° per

DOOEOGAEU]I wbOwi EUVEPOWEWEPUEEwWt wOl OUPWEDPWEOUI 4 4Ewl
infine, un grosso magnete a 90° perricurvare il fascio verticalmente sopra il paziente

(figura 2.3).

Per inviare il fascio nella linea desiderata delle quattro disponibili, si usano dei magneti di

switching che permettono di deflettere il fascio nella direzione richiesta. Si ha

inizialment e il magnete di switching che seleziona fra linea verticale o linee orizzontali:
GUEOEOwWPOWOET O1 Ul wYDPl Ol WEEEI UOOwWPOwi EUEDPOwYDI Ol w
che arriva in sala 2. Se, invece, esso rimane spento, il fascio prosegue orizzoatmente

fino al secondo magnete di switching, che consente di selezionare la linea orizzontale di

una delle tre sale di trattamento. Quando anche il secondo magnete di switching rimane

spento, il fascio prosegue dritto lungo la sua traiettoria, incanalandosi nella linea

orizzontale di sala 2.

Ognuna delle quattro diramazioni della HEBT € dotata di un sistema di sicurezza

chiamato beam stopperun blocco in tungsteno che ha il compito di arrestare il fascio nel

caso in cui esso rimanga acceso anche se norichiesto. Normalmente, tutti i beam stopper
UOOOWEOGOXxOI UEOI OUI wpOUI UPUPOWDOWOOEOWEEWOEEUXE!
propria linea di trasporto. Quando si richiede fascio in una delle sale, il beam stopper

della linea selezionata viene sollevato tramite un sistema a pompa ad aria compressa,

liberando il passaggio per il fascio, che pud essere correttamente erogato nella sala

desiderata. In caso di blackout (parziale o totale), la pompa si spegne e il beam stopper

ricade in posizione inserita.

NelOz DPOUI UEWEEUI OEWEDWEEE] Ol UEADPOOT wi wUUEUxOUUOOwW
DOWOOEOWEEwWODODOPAAEUI WOEwWx] UEPUEWEDwWxEUUDEIT OOI
di aria.

Si ricorda che al CNAO si accelerano protoni con energiecomprese fra 60 MeV e 250 MeV
e un numero massimo di particelle/spill pari a 1010 (~2 nA), mentre ioni carbonio con
energie fra 120 e 400 MeV/nucleone e 4013 particelle/spill (~0.4 nA). Le energie di
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I UOUE&AaDOOI wEIT 001 wx E U U b E@pplizdrionsa didica Gelttatibbhéhtowix | OUEUT wx 1 Uu
tumori: il fascio pud coprire un range 5 fino a 27 cm in acqua (che ben approssima e

simula la densita del tessuto biologico) con step di 1 mm. In questo modo & possibile

raggiungere anche i tumori localizzati in prof ondita.

Una descrizione dettagliata di ulteriori parametri medici e fisici del fascio € riportata in

tabella 2.1

Tab. 2.1¢ Principali parametri medici e fisici nominali del fascld]

Specie di particelle accelerabili da progetto | p, He2+, Li3+, Be+, B+, Cs+, O8*

Specie di particelle accelerate

p, C&

Energie di accelerazione

60-250 MeV per protoni
120-400 MeV/u per ioni carbonio

Range del fascio

da 3 g/lcm? a 27 g/cnt

Step energetico 0.02 MeV
Step di modulazione del picco di Bragg 0.1 glcme
Aggiustamento del range 0.1 g/cme

Accuratezza della
modulazione/aggiustamento

AwpwyYdyl kwi vEO

Rateo di dose medio

2 Gy/min (per volumi di trattamento di
1000 cn?9)

Precisione di somministrazione di dose

Awpuwl &k wu

Altezza asse fascio (dal pavimento)

120 cm

Dimensione fascio2

da 4 a 10 mm alla FWHM in ogni
direzione indipendente

Step di dimensione di fascioa

1 mm alla superficie del paziente

Accuratezza dimensione di fascio2

Awpwydl wodod

Step di posizione del fascio?

0.1 mm

Accuratezza posizione fascic

AwpuwyYdykwodod

Dimensione di campo?

da 5 mm a 34 mm (diametro per
trattamenti oculari)

da 2x2 cn? a 20x20 cn (per fasciH e V
fissati)

Accuratezza posizione campo?

Step dimensione di campo? 1 mm

Accuratezza dimensione di campoa Awpuwydkwbdod
Omogeneita di campoP (ortogonale) Rt Awhiy k U
Omogeneita di campoP (longitudinale) R A whihuhut

Penombra¢ lateralec (80%- 20%)

< 2 mm ad ogni lato alla superficie di
ingresso del fantoccio

Fall-off dose distalec (80%- 20%)

< 2 mm in aggiunta a quello intrinseco

Distanza superficie sorgente (SSD)

>3m

Coincidenza assiH e V

Awpwyd!l wOO

Numero massimo di particelle per spill al

10t protoni

5 Il range di una particella in un certo materiale & la profonditd a c ui essa viene completamente stoppata

EOOzDPOUI UOOWEDPwWE@UI U0DOE

massimo.
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2.2.2 - SISTEMA DI DISTRIBUZIONE DEL FASCIO E DELLA DOSE

paziente 4 x 1@ ioni carbonio

108 protoni

Numero minimo di icell r spill . .
umero minimo di particelle per spi 4 x 10 ioni carbonio

Numero nominale di spill e tempo di

ill in 2-3 minuti
trattamento 60'sp 3 ut

a  All'isocentro, per fascio fissato e a una distanza normale di trattamento.
b Alla superficie del paziente.
¢ Misurato in un fantoccio d'acqua.

Fig. 2.4¢ Foto della sala sincrotrone.

2.2.2. SISTEMA DI DISTRIBUZIONE DEL FASCIO E DELLA
DOSE

estensioni sia laterali sia in profondita anche di diversi centimetri. Il fascio di particelle

acceleratoha, invece, dimensioni molto inferiori, tipicamente una sezione di qualche mm

di diametro (pencil beath Una volta estratto e trasportato il fascio fino alla sala di

trattamento richiesta, &€ dunque necessario avere un sistema che lo vada ad adattare e
EDUUUPEUDPUI wOxx OUUUOEOI OUI wxl UwUUEUUEUI wOzHOUI UO
Al CNAO, e presente un sistema attivo di distribuzione del fascio: la parte finale di

ciascun ramo della HEBT é dotata di una coppia di magneti di scansione che deflettono le

particelle cariche nel piano x-y ortogonale alla direzione di irradiazione, in modo da

permettere la distribuzione | ungo tutta la sezione trasversale del volume tumorale. | due

OET Ol UPwWUOOOWUUOUEUDPWEPWNYSwWwOzUOOwWUPUx]I DUOWEOOZE
la scansione lungo la direzione x e quella lungo y.

Per quanto riguarda la distribuzione in profondita, lo SOBP si ottiene direttamente
YEUPEOEOwWOz1 Ol Ul PEWEDPwWI UVDUE&ADPOOI wEI OOl wxEUUPEIT O
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Capitolo 2 CNAO

range diversi (in funzione del loro valore di energia) e vadano a depositarsi lungo tutto lo
spessore del tumore, dando luogo al tipico profilo di SOBP.

Per avere un irraggiamento efficiente, il volume da trattare viene suddiviso in fette ( slicg

magneti di scansione. Lungo la linea di trasporto, si ha prima il magnete che controlla lo
spostamento del fascio in direzione orizzontale e poi il magnete che controlla lo
spostamento verticale, come rappresentatoin figura 2.5. La velocita minima a cui puo

essere mosso il fascio & pari a 20 m/s

minore per essere raggiunta, e procede avanzando fino alla fetta distale, aumentando
OEOOWEWOEOOwWOz1 ODUWPBWBEOOI WEEOOREE®GI Ol UEUOUI 6
Si ha un irraggiamento del bersaglio per spot (spot scanninyy ovvero in ogni fetta il fascio
viene somministrato in modo discretizzato per punti, che sono definiti nel piano di
trattamento in modo da avere un profilo di dose complessivamente uniforme.

. L
sl |

h
from the Y I
synchrotron I\ / / Field 4 Target volume
SRR I [
Scanning system r
Total
thickness

Fig. 2.5¢ Schema del sistema attivo di distribuzione del fascio.

+700POPAaAaOWEPWUOWUDPUUI OEWEUUDYOwos wl UOUI OEOTI OUI wYEOU
la perdita di qualita del fascio che si avrebbe con un sistema di distribuzione passivo?,

7 | sistemi di distribuzione passivi (simili a quelli usati in radioterapia convenzionale) non dispongono di

magneti per la scansione del fascio: si sfrutta un pencil beam fisso che viene allargato e conformato al tumore

Ol EPEOUI WEDYI UUPDWEDPUxOUPUPYPw i DPUPEPwWDOUI UxOUUPwWOUOT OwOEWEDUI 4abC
trasversale xy avviene tramite uno scatteratore piramidale, mentre il profilo di SOBP in profondita si ottiene

facendo passare il fascio attraverso un rangemodulator in alluminio. Infine, si utilizzano rispettivamente

collimatori e boli personalizzati per conformare trasversalmente e in profondita la dose al volume da trattare.
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2.2.2 - SISTEMA DI DISTRIBUZIONE DEL FASCIO E DELLA DOSE

possedendo al contempo una notevole precisione e liberta di scansione grazie ai magneti.

Inoltre, & possibile trattare ogni paziente costruendo un piano di trattamento ad hoc

Ul OAaEwWwOzUUDPOPAaAOWEDPWUDUUIT O Bmatdrkd bBlDindBEemsabk | UUOOE OD 4
per la terapia con un sistema passivo.

Per monitorare in tempo reale la dose somministrata durante una seduta di terapia, Si

adopera il Dose Delivery SysterfDDS, sistema di distribuzione della dose), collocato nella

parte finale (nozzlg di ogni ramo della HEBT. Il DDS & composto da due sistemi

indipendenti di controllo delle caratteristiche del fascio in uscita (indicati come Box1 e

Box2), i quali includono due camere a ionizzazione integrali, due camere a ionizzazione a

stUBx Qwx OUPADPOOEU]I wOUUOT OOEOOI OUT wOz UBEWUDUXx1 UUOW
pixel.

Questi rivelatori permettono di misurare in tempo reale il profilo del fascio e la posizione

e il numero di particelle dirette sul paziente. In caso di discrepan ze fra le misure dei due

box, il fascio viene interrotto rapidamente spegnendo i magneti del chopper.

Integral 1 Strip X

StipY  |ntegral 2

Beam
direction

BOX 2

Fig. 2.6¢ Schema del Dose Delivery System (DDS).

Ripple filter 1 Ripple filter 2 +

Range shifter

/ Beam in air
| éi(\ S

Beam monitors

- Besmlrvacw \

- Vacuum exit /__

X ¥ window

N

—
Nozzle and X

Scanning magnets monitor system

Fig. 2.7¢ Schema del DDS e del nozzle della linea HEBT.

E direttamente il sistema di rivelatori del DDS a pilotare i magneti di scansione,
guidando cosi in modo automatico la distribuzione del fascio: una volta erogato Il
numero di particelle previsto dal piano di trattamento per lo spot corrente, il DDS sposta
il fascio sullo spot successivo da trattare. Quando tutti gli spot della stessa fetta
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1 01 UT T UPEEWUOOOWUUEUDPWEOOXxOI UEUPOWOzI Ol UT PEWEDwWI UU
passa ad irraggiare la fetta successiva (che é quella a energia subito superiore), fino al

OUEUUEOI OUOwWE gediiced® U1 UOwY OOUOIT w

Il fascio e stato progettato per avere in sala determinati parametri ottici e fisici per

ciascuno dei vari step energetici disponibili: il punto nello spazio fisico tridimensionale

della sala di trattamento in cui sono definite le caratteristi che nominali del fascio &

chiamato isocentro di salaEsso € un punto fisso nello spazio. Tutte le impostazioni della

OPOl EWEDPwWI UUUE&ADOO!I OWET PwOET 01 UPwl wOz OUUPEEWEOOX Ol
ognuna delle varie energie affinché il fascio EEEDEWE OOz PUOET OUUOWET U1 UOPOEUI
posizione, uniformita e dimensione (FWHM) , che & possibile misurare e verificare grazie

al sistema di detector del DDS.

Il paziente deve essere posizionato in sala di trattamento in maniera tale da collocare

Oz PUOEI OUUOWEPWUEOEwWO! OwxUOUOWET UPEI UEUOWEOOGzDHOUI UOD
2PwUl OET WUEOYOOUEwWO! E1 UVUEUPOWOZzZUUPOPAAOWEDWEUT WEDUX
parte finale della linea HEBT visto finora: il ripple filter e il rangeshifter. Entrambi servono

x] Uw OEw OOEUOCE&ADOOT wEI OwUEODOTT wEI 001l wxEUUDEIT OOI wETl (
bersaglio, ma hanno scopi diversi.

Il ripple filter UDWUUEwWx1T UwOOOT 1 01 PAaAEUI wOzZEDOEEOI OUOWET OwxbE
direzione di penetraz ione del fascio. Dal momento che il picco Bragg puro ha una FWHM

piccola, soprattutto a basse enegie (<1mm per <160 MeV/nucleone [5]), sarebbe richiesto

un numero molto elevato di step energetici per avere un profilo di SOBP e, dunque, un

irraggiamento uniformi nel volume tumorale, portando ad un incremento consistente nei

Ul OxPWEDPDWUUEUUEOI OUOB w# 7z EOUU Otwopgpd @rgh®d Opicdhi wi OPwUUIT x w
Bragg puri non si sovrappongono correttamente, generando un andamento ondulatorio

nella curva di SOBP. Se si inserisce un ripple filter in corrispondenza del nozzle della

linea, € possibile allargare ogni picco Bragg in un picco gaussiano con FWHM >2mm,

livellando le disomogeneita dello SOBP e ottenendo un profilo uniforme di dose

El xOUPUEUEd w" OOwoOzUUPOPAAOWEPWUEOI wi pPOUUOwWS wx OUUDE
1 O1TUT T UPEPWUDPET Pl UUDwI OwE D wE 1B Aeudgii fetia & eripOdiulU Oz EQUE wi OU
trattamento complessivamente brevi. Per questi motivi, viene sfruttato frequentemente

nel corso dei trattamenti.
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Fig. 2.8¢ A sinistra: SOBP per un fascio di protoni a 70 MeV senza ripple filter. A
destra: modello di ripplelfer.
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2.2.3 - SISTEMI DI POSIZIONAMENTO DEL PAZIENTE

Il secondo elemento passivo che pud essere aggiunto & itange shifted w+z 1 O1 UT PEwWOPODOE
EUPwWwUPwWwxOUUOOOwWI UODUEUUT woOl wxEUUPET 001l WEEOOZEOI
profondita pari a circa 3 cm in acqua e non sarebbe possibile raggiungere tumori collocati

xDkwUUx1 Ul DPEPEOOI OUI wUI 04 E w GhifO Bski dddsistonO wED w U OO
lastre omogenee in plexiglass con diversi spessori calibrati, da posizionare al nozzle con

lo scopo di far attraversare alle particelle uno spessore aggiuntivo di materiale prima di

entrare nel tessuto biologico: il range percorU Qw1 Owx Ea bl OUl wEPODPOUDPUE WE OC
spessore del range shifter inserito, permettendo il trattamento anche dei tumori piu

superficiali. E possibile combinare pitl spessori aggiuntivi diversi per raggiungere la

profondita desiderata.

Al CNAO si util izza un unico modello di range shifter, che introduce nel range delle

particelle un percorso addizionale di 31 mm acqua-equivalenti.

2.2.3. SISTEMI DI POSIZIONAMENTO DEL PAZIENTE

/TUwUl UUOUEUT wExxDPl OOwOz1 Ol YEUEwWxUI ERODOOT wET T w
carichi nella terapia € necessario garantire un posizionamento altrettanto preciso del

paziente in sala di trattamento.

(OQwxOUPabOOEOI OUOWET OwxEabl OUIl wEOOzPOPaAaDOWEI OOE
El O0z1 UOT E&aDOOI wEI Ow tritct inbadratetaiic) Gal riodents Ohel U U

richiede un livello di accuratezza maggiore rispetto alla radioterapia convenzionale, vista

Oz1 Ol YEUEwWUI OUPEDPOPUAWE]I Pwi EVEPWEDPwWPOOP W] wxUOUOC
centri di terapia con adroni, vengono studiate ed implementate soluzioni dedicate a

questo scopo.

Al CNAO sono presenti un sistema di immobilizzazione fisica del paziente e un sistema

di imaging in-room chiamato CAPH (Computer Aicd Positioning System in Hadrtirerapy),

per il posizionamento in sala di trattamento.

(OQwxUPOOWUUI xwo wOzDOOOEPOPAAEADPOOI WEI OwxEabpI OUI

x OUUPEDPOI wEUUEOQOUI woOzIi UOT EaAaDPOOI WwEI Owi EUEDOBW OO0
posizionato e fissato su un plate trasportabile in fibra di carbonio che si aggancia al

supporto principale della sala di trattamento: un lettino a 6 gradi di liberta (3 rotazionali

I wt WWUEUOE4ADOOEOPAWOOWDOWEEUOWEDPWUUOOUPWOEUOBEUDO
posizione eretta. Il paziente e assicurato al plate mediante una maschera personalizzata in

plastica rigida che viene plasmata direttamente sul paziente in modo da adattarla

perfettamente alla sua anatomia e da garantire la riproducibilita del trattamento seduta

dopo seduta.
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Capitolo 2 CNAO

Fig. 2.9¢ Paziente immobilizzato sul plate in fibra di carbonio con una maschera
creata ad hoc.

La fase di immobilizzazione pud essere svolta in sale dedicate e, una volta fissato
correttamente il paziente al plate di carbonio, egli pud essere condotto in sala di
trattamento per iniziare la seduta di terapia, cosi da ottimizzare i tempi e incrementare il
numero di pazienti curati.
TTEOCEPEUOWPOwWx OEUT WEOwWUUxx OUUOWET OOEWUEOEOwWUPwWOUD
irraggiamento del fascio secondo quanto predisposto nel piano di trattamento.
00zDOUI UOOWEDPWOT OUOEWET 001 wlOUI wUEOI wEPWUUEUUEOI OU¢

—)

della precisione di posizionamento ric hiesta.

I CAPH é composto da tre dispositivi diversi ( figure 2.10 e 2.1):

- il PPS (obotic pantographic patient positioning sysdenthe utilizza un braccio
meccanico controllato numericamente per guidare i movimenti del supporto a 6
gradi di liberta; & un sistema ad elevata precisione che combina un ampio range di
traslazioni e rotazioni con accuratezza <0.3 mm e <0.1° rispettivamente.

- il PVS (isocentric inroom imaging systejn un sistema di imaging basato sulla
stereoscopia a raggi X; quattro bracci rototici, due con i tubi a raggi X e due con i
relativi flat panel® , sono calati dal soffitto della sala e ruotati in modo da
posizionarsi ai lati del supporto porta -paziente (accuratezza: £0.15 mm, #0.1°)
vengono generate due immagini stereografiche 2D del paziente in posizione.
. T OUGEWEDPwWI UUI wyYDI Ol wEODI UOiGtly Recandr@ddu Oz DOOET PO
Radiograph corrispondente, una radiografia ricostruita digitalmente a partire

8 Detector a stato solido con sensori digitali per i raggi X, utilizzati per la realizzazione di immagini
radiografiche.
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2.2.3 - SISTEMI DI POSIZIONAMENTO DEL PAZIENTE

EE OOz 1 UEonputetd Bonuagraphypu cui & stato creato il piano di trattamento del
paziente: se dal confronto delle due immagini si notano degli errori di
posizionamento, il PPS calcola in automatico un vettore di correzione di sei valori
(per le tre rotazioni piu le tre traslazioni) e lo applica al supporto del paziente,
riposizionandolo. Questo controllo viene effettuato per tutti i campi del trattamento,
UVUEDUOwWwxUPOEWEPWDPOPADPEU]I wOzI1 UOT EaAaDOOI wEl Owi EUVE
robotici.
(OWUEOGEwW! OWEOY! wOEwWxUI Ul OAEWEIT Oewed®PSI EwYl U0D
nel soffitto, € stato brevettato e realizzato, in collaborazione con il Politecnico di
Milano, un sistema ad arco rotante con funzione analoga. | due layout sono illustrati
in figura 2.11.
- Oz . 3ifrawrep optical tracking systém un sistema di tracciamento ottico che
monitora in tempo reale la posizione e il movimento di alcuni punti di controllo
sulla superficie del paziente. Esso € composto da tre telecamere montate sopra al
nozzle e permette la localizzazione 3D dei marker sferici collocati sulla maschera del
paziente con accuratezza subOD OODP Ol UUPEES w+7. 32wYDPI Ol wUUPODPA
OUEUUEOI OUOw x1 Uw EOOxI1 OUEUI w POw O0OYDOI OUOwW EIT 1
respiratoria.

"OOEDOEOEOwWDPOUDI Ol wOzUUDPODAE a Ow ElCARHVIBCOMettoOE wE D wd O (
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Fig. 2.10¢ A sinistra: foto che ritrae i tre sistemi del CAPH presenti in sala di
trattamento per il posizionamento del paziente. A destra: immagine del tracking
ottico effettuato dal sistema OTS.
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Capitolo 2 CNAO

Fig. 2.11¢ A sinistra: Sistema PVS per il posizionamentpazente in sala 1 e sala

o® bSEtfl LINIS fdF RSTEtQAYYIAAYST d2y2 GAaA0ATA |y
destra: sistema ad arco con funzione analoga utilizzato in sala 2. In alto a sinistra, &

visibile il nozzle della linea verticale.

23. IL PERCORSO CLINICO - TERAPEUTICO AL
CNAO

Per accedere al trattamento adroterapico, viene eseguita una valutazione iniziale del caso
clinico tramite dati ed esami diagnostici gia effettuati precedentemente, necessaria per
determinare se il paziente pud essere rienuto candidabile o no per tale tipo di terapia. Si
selezionano solamente i pazienti con caratteristiche idonee: in caso di responso positivo,
0zPUIl UwbPOPAPEWEOOWUOEWXxUPOEWYPUPUEWEEWXxEUUT wEI Quw x
preliminare di valutazione de | trattamento piu adatto al quadro clinico del caso in analisi.
La sede del tumore é localizzata in prima battuta in modo approssimato dal medico
radioterapista per identificare il distretto corporeo (testa, testa-E OO OOOwx1 OYPOO AwUUWEUD
concentrera la terapia. A questo punto, si posiziona il paziente sul plate in carbonio e
YDl Ol wUI EOPAAEUOWDPOWEDPUXxOUPUPYOWEEwWXx]I UUOOEOw x1 Uw O
spessore di materiale termoplastico rigido di qualche centimetro che viene scaldato in un
EET OOagug a £0°C, rendendolo malleabile, in modo da plasmarlo e sagomarlo
EPUI UUEOI OUIl wUUOOEwWxI 001 wElI OOEwx1 UUOOEOQWUPEEOEEOEOOD
si raffredda nel giro di pochi minuti, indurendosi e creando cosi una maschera rigida
appositamente modellata per il paziente.
base alle esigenze del caso clinico. Al CNAO e presente un reparto di imaging dotato di
diversi macchinari per la diagnostica:
- CT (Computed tomographyda cui si ottiene una sequenza di immagini ciascuna

raffigurante una delle fette in cui viene suddiviso il volume in analisi; le

immagini possono essere combinate per avere una ricostruzione 3D del volume.

Questo tipo di esame mostra le informazioni anatomiche (strutture, ossa, tessuti
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2.3 - IL PERCORSO CLINICO- TERAPEUTICO AL CNAO

- PET/CT, dove si combina la tecnica CT con la tecnica PET Kositron Emission
Tomograph® 8 w 0 Ul UUz UOUPOEwW x1 UOI U0l w EPw UUUEPEUI |
modificazioni funzion ali del corpo umano lungo la scala temporale, come ad
esempio le zone a maggiore attivita proliferativa, che possono identificare una
neoplasia in evoluzione, e si utilizza per integrare e migliorare le immagini
anatomiche della CT. E eseguita mediante iniezione di un radiofarmaco nel
corpo.
- RMN (Risonanza Magnetica Nucle#eO w01 EOPEEWEDPET OOUUPEEWEEUEUE
intenso campo magnetico (fino a qualche T) e onde elettromagnetiche a
radiofrequenza per eccitare le risonanze dei nuclei atomici. Con la RMN sono ben
visibili i tessuti molli e le loro diverse densita.
Il paziente effettua uno o, se necessario, pit di uno degli esami sopra descritti: la CT
viene sempre eseguita, poiché e la tecnica che delinea con precisione migliore la struttura
anatomica interna del paziente; a discrezione del medico, essa pud essere integrata con
PET o RMN, in base alle informazioni aggiuntive che si vogliono ottenere. Tutte le
immagini diagnostiche sono acquisite mentre il paziente € immobilizzato sul plate
tramite la maschera, in modo da poter riprodurre tale assetto in seguito, durante le
sedute di terapia.
A questo punto, lo staff di medici e fisici medici del CNAO procede con lo studio e la
creazione di un piano di trattamento personalizzato, disegnato direttamente sulle
immagini degli esami diagnostici effettuati. Innanzitutto, si delineano con un contorno
(processo di contouringo scontornamentpgli organi critici (come midollo spinale, tronco
EIl Ul EUEOI OwOUT EOPwUI OUPEDPODWET OOI wYDPI wUEDUDYIT wi
adeguato di dose complessiva (constraintdi dose), che non deve essere suprato durante

una certa probabilita, e quelli dal comportamento parallelq in cui la tossicita & indotta con

UOWEI UUOwWYEOOUI WEPwWXxUOEEEDPOPUAWUOOEOI OUIT wUI wx Dk
riceve una dose superiore al limite fissato dal constraint. Ogni organo ha probabilita e

soglie di tossicita diverse e, affinché il piano di trattamento venga approvato, i constraint

di tutti gli organi devono essere rispettati.

In radioterapia, per dare una rappresentazione grafica intuitiva della por zione di volume

che riceve un determinato valore di dose, si usano i DVH (Dose Volume Histograjmgli

istogrammi dose-Y OO UOI AWEUOUOEUDY DO wEIiHyurauza2.iintabcBsab Owbd OO U U
si ha la scala con i valori di dose assorbita, in ordinata la frazione percentuale di volume

irradiato a una certa dose. Ogni organo viene rappresentato con una linea di colore

diverso, in modo da poter comparare la dose ricevuta da ciascuno.
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Fig. 2.12¢ A sinistra: esempi di DVH di alcuni organi. A destra: cungnss
corrispondenti ai contorni dei vari organi disegnati sulla CT.

Oltre agli organi critici, vengono disegnati sulla CT anche il contorno della superficie del
paziente (solitamente indicato come skkA QW ET 1 wOOw Ul xEUEWEEOOZEUPEWEDUE
volum i usati per definizione in radioterapia. Il volume bersaglio della radioterapia non
coincide con quello reale del tumore, ma considera necessariamente una zona piu estesa,
in cui possono trovarsi cellule cancerose non visibili ad occhio nudo e che tenga canto di
un margine di sicurezza® per la ripetibilita del trattamento. Tale margine deve essere il
piu ridotto possibile per minimizzare la dose ai tessuti sani e allo stesso tempo
sufficientemente ampio da coprire adeguatamente il volume bersaglio per non
compromettere il raggiungimento del controllo locale del tumore.
Le definizioni classicamente utilizzate in radioterapia sono le seguenti:
- GTV (gross tumor volume € la regione grossolanamente visibile della neoplasia;
- CTV (clinical target volumg volume di tessuto che contiene il GTV e/o patologie
OEOPT Ol WUUEEODOPET | wOPEUOUEOXxPEI | wET T wETl YOOOuwI U
clinica del GTV;
- PTV (planning target volumg & un concetto geometrico definito per selezionare le
dimensioni del fascio, considerando tutte le possibili variazioni geometriche e
i EOUOUDPWEZzZDPOEI UUI 44aEwWEOQwi POl wEPWEUUDPEUUEUI wET 1 u
assorbita nel CTV;
- volume trattato (treated volumg volume racchiuso da una superficie isodose
contenente il PTV, selezionato dal medico radioterapista come appropriato per
soddisfare lo scopo del trattamento;
- volume irradiato ( irradiated volumg volume di tessuto che riceve una dose
significativa in relazione alla dose di tolleranza ° del tessuto sano. [1]
| volumi appena definiti sono rappresentati in figura 2.13.
Al CNAO, solitamente CTV e PTV vengono ulteriormente suddivisi in volumi analoghi a
bassa dose e alta dose, disegnando per ciascuno due contorni e, dunque, due DVH

9 E necessario considerare eventuali errori o fonti di incertezza derivanti dal posizionamento del paziente, dal
movimento degli organi interni e dalla penombra del fascio che possono portare a non coprire adeguatamente il
volume bersaglio con la dose pianificata.

10 Dose massima che un tessuto pud assorbire senza asi manifestino sintomi nocivi.
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separati, per avere UOzZ EEEUUEU]l 44 Ewl wUOWEOOUUOOOOWOET T POUDU
impartita ai vari tessuti.

- ~

» Gross tumour volume
/ ¥ Clinical target volume

=} Planning target volume |

\ / ¥ Treated target volume
k —/AP{ Irradiated volume

Fig. 2.13¢ Definizioni dei volumi utilizzati classicamente in radioterapia.

Tutti i contorni di organi e target di interesse vengono disegnati a mano dai medi ci e fisici

Ol EPEPWUUOOEW" 3WEI OwxE&abI OUI Owil UUEwxIT Uwil UUE
contorni tracciati nelle varie fette é identificato come la struttura che definisce

Ul 00z OUT EOOWOWUEUT 1 U8 w+1 wUUUU Ouirdik 3Duivdmiu 00 dwi UUI
contornati.

4 0EWYOOUEwWUI UOPDOEUEwWOz7Ox1 UEAPOOI wE DlueardedtUOUUDOT O
Planning System si pud procedere alla costruzione del piano di terapia vero e proprio. Il

fisico medico imposta i campi di irraggiamento esi T Ul OEOQwUOz OUUDPOPaAaEaADOOI
dei constraint dei vari organi e delle dosi richieste per le regioni del target ed elabora un

OQu

L

piano di trattamento con il software TPS. Al suo interno vengono stabiliti tutti i parametri

medici e fisici necessari per laterapia: tipo di particella (ioni carbonio o protoni), numero

di sedute (circa una trentina per protoni e la meta per ioni), numero di campi

(generalmente fino a tre), energie di erogazione del fascio (ovvero le fette isoenergetiche

in cui viene suddiviso il volume bersaglio), posizione e numero di particelle erogate per

ogni spot di ogni fetta energetica, dosi impartite alle zone del tumore e agli organi a

UDPDUET POOO6 ww5 DI Ol uisademrudel piamp@btridtmebtavizerolil pudtg di

riferiml OUOWE OOz POUI UOOWET OQwxE&abl OUI wUPUxI UUOWEOQwWBUE
EEWPUUET T PEUI 6 w20OOPUEOI OUI wOzHPUOEI OUUOWET OwxPDEO
EEOEPDEWUOOEOI OUI wOEWEDPUI 4001 wi wozpadeht® OOWE P wbO1 U
Quando il piano di trattamento & stato completato, deve essere visionato e approvato dal

medico radioterapista, che verifica che ciascuna regione riceva la dose prescritta.

#Ox OwPOWEOOXx Ol UEOI OUOwI wOzExxUOYEaAa®AObWEE wx EUUT
Quality Assurance(QA) del piano stesso direttamente in sala di trattamento, facendo

misure di alcune grandezze caratteristiche di fascio e dose per ognuno dei campi
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tolleranza, siano conformi a quanto previsto dal piano. Se il QA di ogni campo da un

responso positivo, il paziente puo iniziare il ciclo di terapia.
00zPOPAPOWEDPWOT OPwUI EUUEOwWPOwxEA&ADPI OUdoory D1 O wx OUDA T

OEWUUEWOEUET 1 UEwx]1 UUOOEODPAAEUEOWE]I UEEOCEOQWEDWUDXx UOBEU

CT iniziale su cui & stato costruito il piano. In sala di trattamento, il plate viene

agganciato al supporto principale (lettino o sedia, in base al tipo di t umore) e inizia la

fase di allineamento in sala mediante i vari sistemi del CAPH, come descritto nel

x EUET UET OQwxUl ET E]1 OU1 6wowlOl E1 UUEUPOWUOYUEXxxOUUI WwE Ouw(

EOOzDOUI UOOWET OwYOOUOI wEI UUEIN®ODEzie)EspfodStandzilD UOET OUUOWE

xEapl OUIl wi POOWEWI EVWEODPOEDPET Ul whwEUI wxUOUPOwWEI | POE

ricalchi quello ideato nel piano.

Il paziente viene orientato rispetto alla direzione del fascio secondo quanto previsto per il

primo campo del trattamento. Quando tutto €& pronto, dalla sala controllo

El OOZEEEI Ol UEUOUI wOz Ox1 UEUOUI wUPET Bl El wi EUEPOwWUI Ol &

] OWExx]I OEw@Ul UOOwowEDUxOOPEDPOI OwbOPaPEwWOzI1 UOT EADOC

dura non piu di g ualche minuto.

Tutte le operazioni di allineamento, verifica della posizione in sala ed erogazione del

fascio sono ripetute per ognuno degli altri campi del piano di trattamento. Nel

complesso, la durata media di una seduta si aggira intorno ai 45 minuti, considerando

anche la fase preliminare di immobilizzazione del paziente e in assenza di complicazioni

durante il posizionamento.

Al CNAQO si tratta con protoni tutti i giorni dal lunedi al venerdi e con ioni carbonio dal

lunedi al giovedi. Le sedute generalmente sono effettuate in giorni consecutivi o al

massimo intervallate da qualche giorno di riposo (mai piu di tre in un trattamento

regolare).

#EOQwOOOI OUOWET Il wi VEWwWOEWxUPOEwWI wOzUOUPOEwWUI EUVUEWEI

trascorre mediamente un mese o fu di distanza, ai fini del trattamento adroterapico e

necessario monitorare le eventuali evoluzioni anatomiche del paziente durante questo

arco temporale. In caso di consistente dimagrimento/ingrassamento del paziente o di

variazioni del volume tumorale, come la riduzione quando la terapia € efficace e mostra i

UUOPw EI Ol I PEPw T Paw POw Ul OxPw EUI YPw Ow 0z UOUI UPOUIT w

particolarmente aggressive, il piano di trattamento inizialmente ideato potrebbe non

essere piu ben conformato al target da irraggiare e non rispettare i constraint di dose dei

YEUPDwWOUT EOPSw wUEOI wUEOx OOWEPWUDWEEETI UUEWET 1 wOzEOL

modo significativo nel tempo attraverso una CT di controllo, anche detta CT di

rivalutazione eseguita medianente ogni 2/3 settimane, a meno di situazioni piu urgenti in

EUPwWOOEDPI PEEADOODPWEI OOZEQOEUOOPEwWUDWUI OEOOOWYDPUDPEDOD

Sulla CT di controllo, vengono tracciati i nuovi contorni degli organi e del target e si

procede con le varie verifiche che vengono eseguite numericamente con unricalcolo del

piano iniziale sulla nuova CT, proiettandovi i vari campi e le distribuzioni di dose: se

OU0UPwWwPwWxEUEOI UUDWUDEEEOOOWEOEOUEW BQpi® OUI UOOWET T (

11 Per il volume bersaglio pianificato, si considera una copertura accettabile quando il valore di dose

tolleranza é associato al relativo constraint.
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prosegue mantenendo lo stesso piano utilizzato fino a quel momento; in caso contrario,
invece, il paziente viene ripianificato, ovvero si formula un nuovo piano di trattamento,
costruito sulla base della CT di rivalutazione. Nella seconda situazione, si ripetono
nuovamente le operazioni di definizione e ottimizzazione dei campi e della dose
(tenendo conto di quella gia somministrata durante le sedute effettuate), approvazione da
parte dello staff medico e, infine, controllo QA in sala. Completato il nuovo piano di
trattamento, la terapia puo riprendere, sempre mantenendo periodicamente monitorato il
paziente con CT di controllo.

00zHPOUI UOOWET OOOwWw UUTI UUOWEPEOOWEDPWUEEDOUI UEXxDPE
prescrivere un sovradosaggio al GTV o ad alcune zone circostanti, s@rattutto quando si
e in presenza di recidive o di tumori pre -operati chirurgicamente: si effettua quello che
viene definito boost una breve sequenza di sedute aggiuntive al fine di somministrare
una dose addizionale esclusivamente alle regioni critiche in cui si € insediata la neoplasia,
che potrebbero altrimenti portare a mancare il controllo locale o a successive ricadute. I
boost puo essere effettuato con la stessa particella utilizzata nel corso delle sedute del
piano principale o con un tipo diverso di particella, in modo da combinare gli effetti sul
OUOOUT bw2xT UUOwWUPwWI T 11T UOODUEOOWEOOUUWEOOWEEUOODWE
convenzionale a raggi X.
Con il termine boost si sottintende, generalmente, un numero di sedute aggiuntive
piccolo rispetto a quello del piano principale (es: 5 e 30 rispettivamente). Se il numero di
sedute delle due parti diventa comparabile, esse si indicano semplicemente comeprimo
tempoe secondo temptel ciclo di terapia.

Dopo il termine del ciclo di trattamento, il paziente viene tenuto in osservazione anche a

distanza di tempo per valutare il follow -up della malattia a breve e lungo termine e

valutare gli effetti della cura con adroni. Questo permette contemporaneamente la

creazione di un database clinico contenente tutta la casistica e la statistica dei tumori

trattati, favorendo il percorso di lento avviamento verso una standardizzazione della

procedura di trattamento.

"PwUOOOWUPUUEaADOOPDWPOWEUPDWDPOWYEOUET T POWEODPODPEOuw
convenzionale & gia stato dimostrato, portando a scegliere la prima come approccio

consolidato. In altre circostanze, si sono avuti risultati promettenti ma su pochi pazienti,

sequiti per un numero limitato di anni, per i quali esiste un grande vantaggio t eorico

confermato, ma che necessitano di dati campionati su un periodo di osservazione piu

lungo per stabilirne il reale beneficio clinico.

Ad ogni modo, ogni patologia oncologica deve essere valutata e seguita caso per caso da

parte dei medici specialisti x | UwYEOUUEUIl wbOwOl UOEOQwUI UExT UUPEOuW
del quadro clinico del paziente nel tempo, sia durante che dopo la cura.
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Capitolo 3

He-CHECK

In questo capitolo verranno illustrate le principali problematiche relative al monitoraggio

possibili soluzioni in grado di migliorare il controllo della distribuzione di dose . In
particolar modo, ci si soffermera su una tecnica innovativa, in fase di sviluppo al CNAO e
OTTT UUOWEDWUUUEDOWE-Chéakx Ul Ul OUT wOEYOUOo wbz " |

3.1 INCERTEZZE NEL POSIZIONAMENTO DEL
PAZIENTE E NELLA LOCALIZZAZIONE DEL
TARGET

alla radioterapia convenzionale, fra cui spiccano sicuramente la selettivita degli ioni (in

termini di elevata precisione balistica) nella definizione del volume da irraggiare e i
diversivalorDWED w1 ! $ wOUOT OwbOwx1 UEOQUUOWEDPWUEOOI OUEOI OU«
materia, che favoriscono la somministrazione di dosi elevate ai tessuti del target

pianificato e dosi contenute ai tessuti sani circostanti. Per garantire la massima efficacia

Eil OOEw Ul UEXxPEOwW 6w Ol EIl UUEUDOwW UOUUOODPOI EUI w OUOY
xOUPabOOEOI OUOwI wOOEEOP&Aa4aEaAaDOOI wEI OwWEI UUET OPOWE
possedere una terapia tanto precisa nella distruzione del tumore potrebbe essere

vanificato e anzi controproducente qualora non si fosse in grado di individuare e
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indirizzare correttamente il fascio sul target prescritto. Qualsiasi tipo di errore che porta a
mancare il bersaglio definito in fase di pianificazione dal medico ha come conseguenze
inevitabili il sottodosaggio di questo e il sovradosaggio di zone non volute, cosa che deve
essere assolutamente evitata soprattutto in prossimita di organi a rischio.
Gli ioni carichi utilizzati come proiettili in adroterapia sono estremamente sensibili ad
ogni tipo di modificazione anatomica, sia nel corso della stessa seduta sia fra le varie
i UEADPOODPWE] OOEwWUI UEXxPEOwWUDPUxIT UUOWEOOZEUUI ODOUOWEPWUDI
cui & stato costruito il piano. Il contenimento e la risoluzione di ta le tipo di problema
UPET Pl EOOOwWO7zPOXxOI O1 OUEaAPOO] wEPwWUxIT EPI PEPWUDPUUI ODw
paziente, molto piu avanzati rispetto a quelli usati durante la radioterapia convenzionale
a raggi X. Al CNAQO, si utilizzano il sistema di immobilizz azione fisica tramite maschera
in plastica rigida, per limitare il piu possibile i movimenti volontari del paziente, e il
sistema CAPH, per la gestione di movimenti involontari (quali ciclo respiratorio,
associate a variazioni di peso del paziente), come gia descritto nelparagrafo 2.2.3.
Oltre alle incertezze soggettive legate allo spostamento del paziente, esistono poi anche
altri tipi di incertezze che generano errori nella somministrazione di dose al volume
bersaglio, come le incertezze fisiche derivanti dalla strumentazione utilizzata per
EOOUUOOOEU]I wbOwi EUEPOwWI w@Ul OOEwxl UwOPUUUEUI woOzEOQE
preparatoria al trattamento.
Le principali fon ti che possono portare a somministrare dosi sbagliate ai vari tessuti sono
le seguenti:
- | PEOPI PEE&ADPOOI wUUOOI wbOOET POPwW" 30wbOwxUDOEDxDOU
rivelazione di fotoni emessi da un tubo a raggi X dopo che questi hanno
valle del volume in analisi trasportano informazioni sui tessuti (in particolare i
coefficienti di attenuazione lineare) attraversati da essi. Le immagini CT vengono
ricostruite a posteriori sulla base di tali informazioni, creando in pratica delle
mappe di coefficienti di attenuazione ( vedi paragrafo 4.2).
In fase di creazione del piano, il software TPS correla, tramite una curva di
calibrazione acquisita sperimentalmente, ciascun ccefficiente di attenuazione con
un valore di range degli ioni, in modo da poter pianificare il punto di completo
UEOOI OUEOI OUOWET 001 wxEUUDPEI] 001 wEOOwWUI OEUDPYEWEI
tessuti. La curva di calibrazione non ha, perd, un andamento lineare {edi
paragrafo 4.2.5), dal momento che la fisica di interazione fra radiazione e materia
€ molto diversa per gli adroni carichi rispetto al caso dei fotoni, dando luogo a
incertezze nella previsione del range reale.
- Modellizzazione del fascio nel software TPS: il software deve avere un algoritmo
Ei T w0l OT EwEOOUOwWETI 00z1 U1 UOT I Ol PUAWEI Dw Ul UUUUDBL
conseguenza dei diversi range delle particelle nel paziente; la FWHM (che indica
la dimensione nel piano trasversale) del fascio vdaJPEWEOQwW YEUDEUI wEI 00z1 O U
I U0UE&AaDOOI WEEOOZEOI OOOOWEEWEPUEEW! hwOOwWwEwt I w, 1
protoni e da circa 8 mm a 115 MeV/nucleone fino a 4.5 mm a 399 MeV/nucleone
per gli ioni carbonio. Il fascio ha dunque una dimensione finita in sezio ne e
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3.1 - INCERTEZZE NEL POSIZIONAMENTO DEL PAZIENTE E NELLA
LOCALIZZAZIONE DEL TARGET

porzioni differenti di questo possono attraversare tessuti a densita diversa,

causando il completo rallentamento delle particelle a profondita varie. Inoltre la

UUEwUIl apOOI wUOUEUYI UUEOT wo wETl OWExxUOUUPOEUEWE
il diametro con la FWHM appunto), ma sono frequenti fluttuazioni statistiche sia

di forma sia di dimensione.

Infine la modellizzazione dei frammenti prodotti dagli ioni carbonio alla fine del

percorso di rallentamento, dopo il picco Bragg, € piuttosto complessa € non in

tutti gli algoritmi se ne tiene conto adeguatamente.

Identificazione del target: la definizione delle varie strutture che contornano

organi e target viene fatta a mano dai fisici medici sulle immagini acquisite con

Oz1 UEOT w" 30w Ol w YrUdentificate] da B0 btenpiéetar@d

immagini, rappresentate in scala di grigi in base al valore del coefficiente di

EUUI OUEaDPOOI w/ UPDOEWET OOZExxUOYEaADOOI wEI Owxb
esaminata dal medico, ma ovviamente nel processo di contaring € insita una

componente intrinseca di arbitrarieta che puo essere fonte di incertezza. Per

delineare meglio i profili delle varie regioni, le immagini CT possono essere

POUI TUEUT wEOOwW Oz1 UEOT w/ $30wETT wxI U0l 001 wEE
funzionali nel tempo, o la RMN, con cui si possono distinguere con buona

definizione le diverse densita dei tessuti molli.

Incertezze dovute ai sistemi di distribuzione del fascio e della dose, come

variazioni nella posizione del fascio, fluttuazioni temporali e/o spaziali nella sua

PDOUI OUPUEOwWPEI OUPI PEEaADOOTI wOOOwxUI EPUEWE]T OOE L
, OYDOI OUOw EzOUT EOPOw POw i UOCAaDPOOEODOI OUOwW EPw OL
involontari (come cuore, apparato respiratorio e apparato digerente) genera

modificazi oni anatomiche non trascurabili variabili nel tempo. Per il trattamento

EDwOl OxOEUDPI wWwOOEEODPAAEUI wubOwaodOl weil wUUEDUEC
necessario intervenire per evitare che il rilascio di dose avvenga dove non

desiderato.

Per la correzione degli spostamenti causati dalla respirazione, si utilizza la

tecnica del gating respiratorio ovvero si irraggia il paziente solamente nella fase

espiratoria o inspiratoria, dopo aver misurato il ciclo di respirazione del paziente

con un dispositivo chiamato Anzai belt. In combinazione a tale tecnica, la

distribuzione del fascio viene eseguita tramite il multipainting, in cui ogni fetta

del tumore viene irraggiata piu volte, erogando in ciascuna delle passate

(painting) una dose ridotta rispetto al normale; in questo modo, la dose

somministrata ad ogni porzione di volume viene mediata statisticamente sulle

varie passate.

Invece, per gli spostamenti di altra natura, sicuramente piu contenuti rispetto a

quelli causati dal movimento respiratorio, non & poss ibile applicare il gating

respiratorig poiché essi non possiedono un andamento ciclico e non sono ben

Y DUDE D OD wE E A\Arai bdit SilutllZ2a) dufgedasaugivamente la tecnica

del multipainting.

Altre fonti di incertezza: altri errori possono derivare dal posizionamento del

xEabl OUI WEOO7zPOPAPOWEDPWOT OPwUI EUVUEOWEOOwW OO W
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iniziale; nonostante i sistemi utilizzati siano molto precisi, il riposizionamento ad
ogni frazione non pud mai essere perfettamente identico a quello iniziale. Inoltre,
sotto la maschera minimi movimenti volontari del paziente nel corso della seduta
sono possibili.
sulla base delle strutture ossee della regione corporea su cui si concentra la
terapia. Se, pero, si hanno modificazioni anatomiche consistenti e la maschera
non si adatta piu bene alla geometria del paziente, essa viene rifatta, insieme al
piano di trattam ento, per garantire la miglior immobilizzazione e per
minimizzare gli errori durante la terapia.  [6]
Come si € visto, le fonti di incertezza sono numerose e di origine diversa. Ad oggi, esse
sono controllate e mantenute entro i limiti di tolleranza con i vari sistemi di
posizionamento e monitoraggio del paziente, ma la ricerca € molto attiva in questo
UOZEEEUUEUI 44aEw Ul Ox Ul w b podiAoddknto, Gikll® G&meitay | UDI DEE w
localizzazione del bersaglio in sala di trattamento e della ripetibilita nelle varie sedute.

3.2 TECNICHE INNOVATIVE PER LA VERIFICA
DELLA DISTRIBUZIONE DI DOSE AL PAZIENTE

Nonostante i vari sistemi ideatiad hoc e ml UUPWDOWEEOx OWEOOzDPOUI UOOWET Dw)
trattano con adroni, la verifica della corretta distribuzione di dose somministrata al

xE4aDP] OUIl wEUUEOUI woOz1l UOT E&AaDPOOI wUDOEOI WEOEOUEWUOOWEI

perfetta riuscita del trattamento. Sicuramente nel corso degli anni, con lo sviluppo di

tecnologie sempre piu potenti e sofisticate, si & raggiunto un livello di precis ione nel

posizionamento preparatorio al trattamento altrettanto accurato quanto quello

disponibile per la scansione e conformazione del fascio ad un volume tridimensionale

collocato nello spazio, ma ad oggi non & ancora possibile monitorare in modo diretto i

paziente in fase di erogazionedel fascio stesso.

Attualmente al CNAO si utilizzano tre diversi sistemi di tracking e imaging in  -room per

monitorare la posizione in sala di trattamento, come gia descritto nel paragrafo 2.2.3.1|

[/ 2wl wbOw/ 52wx1 UOI UUOOO WU elpaziettdlebaystalvérifch che Oz EOOD O EOI

viene effettuata sulla base delle strutture anatomiche interne grazie alle immagini

stereografiche acquisite con il paziente in posizione, subito prima che inizi

Oz PUUET T PEOI OUOOwW x1 Uw EPEUE UOOinvetd, tparmette Gix Dw x PEODI PE
monitoraggio anche durante la fase di trattamento, ma basandosi solamente sul tracking

ottico della superficie esterna del paziente; non permette, quindi, di vedere in tempo

O0z1 UOT E&ADPOOI wEl OOEwWUI UEXxDEGS

La soluzione ottimale sarebbe quella che possa in qualche modo consentire di seguire in

Ul OxOwUl EOl WOEWET xOUPaADPOOI wUXxEAPEOI WEPWEOUI wWwEOOZHO
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3.2.1 - UNATECNICA IN FASE DI SPERIMENTAZIONE: IL PROGETTO INSIDE

che stia avvenendo correttamente secondo quanto previsto dal piano di trattamento e, in
caso contrario, permetta di intervenire tempestivamente sul fascio.

Le tecniche innovative in fase di ideazione e di sperimentazione per la verifica della
distribuzione di dose somminis trata in corso di trattamento sono presentate nei paragrafi
successivi.

3.2.1. UNA TECNICA IN FASE DI SPERIMENTAZIONE: IL
PROGETTO INSIDE

INSIDE (Innovative Solutions for [fBeam Dosimetry in hadrontherapg un progetto ad

Ox1 UEWE] 00z (UUPUUUOwW- EADOOEO] WEPWHWPUPEEwW- UEOI EUI
| EYDEOWET | wUPWOEEUXxEWEPwWUYPOUxxEUI wUOwUDPUUI OEwWEC
TUEEOWEPWEEUI wUPUx OUUE w E UU bGtedsau (@enicaintbeama D OOT w ET
(-2(#SwUPbwi OOEEWUUOOzPEI EWEDwWY1 UDPI PEEUT wUPOUOUED
EOOz DOUI UO O uvéldndduexpiriiclé §etbhdarie cariche e non, riemesse dai

tessuti biologici in seguito alla loro interazion e con le particelle del fascio. E composto da

un sistema di PET in-beam, volto alla misura in coincidenza di raggi r emessi in

direzione opposta a seguito di decadimenti ;[*EDwi 01 0UDPUOUPwI 1 O1 UEUDPWEE OOz
fascio, e da undose profilerper la rivelazione di r pronti di diseccitazione e di particelle

secondarie cariche in uscita dal paziente, prodotte a causa della frammentazione del

proiettile e di atomi del target (figura 3.1). Durante la fase di studio, & stato dimostrato

come sia possibilemettere in relazione la dose somministrata con lo spettro di secondari

emessi in uscita.

Dose
profiler

PET system

Fig. 3.1¢ Layout della strumentazione utilizzata nel progetto INSIDE, adattata al
nozzle della linea HEBT del CNAO.
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Per adattare gli scanner PET alla geometriadel nozzle della linea di trasporto del fascio,

sono state create due teste planari di dimensione 10 x 20 crhposte in opposizione sopra e

UO00OwDHBOw Ol UUPOOwW xOUUExE&ADP]I OUI OWEOOW OOwWUYEOQOUETT PO
rispetto al classico layout ad EO1 00086 w +s OEEDPI OUPYOwEI 001 wEUI wUOl U0
UPEOUUUUDBUI wOEWEDPUUUDPEHUABWOHO Wil EaIDEOI FuaED DzuwEDIUGN DB
EUIl wUxPOOWEOOUI EUUPYPOwWw#UUEOUI wOzPUUETT PEOI OUOWET
radioisotopi che decadono 1+, come1IC, 10C, 50, 13N, che possono essere rivelati grazie al
sistema PET implementato.

| problemi principali di cui bisogna tenere conto sono, in primis, la breve emivita degli
emettitori formati e il loro washout biologic&, che richiedono tempi rapidi di misura per
EYI Ul wgi i PEEEPOPUAWE] 001 wbOi OUOEaADHOOPWOUUI
rivelatori con sensibilita sufficientemente elevata che siano in grado di misurare il segnale
intrinsecamente debole, dovuto alla ridotta attiv azione del target, rispetto ad una
normale PET diagnostica. In particolare, poi, nelle misure effettuate mentre il fascio € in

UUI OQwl Ou

funzione, si ha una spettro di secondari emessi estremamente complesso, che genera un
rateo elevato di coincidenze casuali, rendendo ancora piu problematica la distinzione del
segnale corretto.

Il secondo strumento utilizzato € il dose profiler, il cui scopo € quello di rivelare
direttamente i secondari carichi e i raggi r pronti di diseccitazione emergenti dalla
superficie del paziente. E possibile, infatti, localizzare la posizione del picco Bragg dato
EEPwxUDOEUPWEOOZDPOUI UOOWEI OwxEabi OUI ubOWEEUI wEOOZ
particelle secondarie durante il trattamento.

Le misure ottenute dalla PET e dal dose profiler non sono, pero, direttamente collegabili
alla distribuzione spaziale di dose nel paziente, pertanto € necessario eseguire delle
simulazioni MonteCarlo (MC) in modo da trovare una correlazione fra attivita 1+ e
distribuzione di dose per la PET e fra posizione dei secondari emessi e quella del picco
Bragg per il dose profiler. In questo modo & possibile confrontare le immagini acquisite
sperimentalmente con le simulazioni di riferimento. Il codice MC utilizzato nel progetto
INSIDE e FLUKA. In figura 3.2, sono riportate le simulazioni MC eseguite per correlare il
profilo di distribuzione di dose per protoni a 95 MeV E O O w Oz |E thdbBaY(fRylidi au
sinistra) e con il profilo longitudinale di particelle secondarie cariche prodotte (figura a
destra) in un fantoccio in PMMA.

12 Rappresenta il meccanismo sistematico di eliminazione da parte del corpo umano di contaminanti o, in questo
caso, dei radionuclidi emettitori, con conseguente spostamento di questi dal loro punto di attivazione.
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3.2.2 - DIAGNOSTICA PER IMMAGINI BASATA SUGLI IONI
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Fig. 3.2¢ A sinistra: simulazione FLUKA per comparare la distribuzione di dose (linea

nera continua) con il profilo longitudinale di attivitd (linea rossa tratteggiata) per

protoni da 95 MeV su un fantoccio in PMMA. A destra: sinaraziFLUKA per

comparare la distribuzione di dose (area tratteggiata) con il profilo longitudinale di

particelle secondarie cariche (linea nera continua). In blu & evidenziata la posizione

ROAY3INBaaz RSt TFlLraoOaz yStftl AiodicaNEFAOAS RSt taal
posizione del picco Bragg.

| primi test di validazione e le prime misure in -vivo con il fascio del CNAO sembrano

aver prodotto risultati promettenti per la rilevazione della distribuzione di dose

EOOzDPOUI UOOWET PwUI Udvdrdnd Gsulia parte Gabddvaréesofandjprw U U E w
OEwUI EOP44aEaAaDOOl wEDwWw UOw UDUUI OEwEPWEE@UDPUDPADOOI
UPOUOEaDOODPwW, "wli wUUOOZEOTI OUDUOOWEDPWUDPEOUUUUA&ADOC
arrivare ad utilizzare regolarmente tale tix OWDOOOYEUDPYOwWEDPwUI EOPEEWEOUD(
della terapia con adroni. [7] [8]

3.2.2. DIAGNOSTICA PER IMMAGINI BASATA SUGLI IONI

Una soluzione gia ampiamente sfruttata per altri tipi di tecniche, m a ancora poco

sviluppata e implementata nel caso degli ioni, € quella della ricostruzione di immagini

diagnostiche in trasmissione del volume in analisi. Cosi come gia avviene per i fotoni

durante esami CT e radiografie, le particelle in grado di attravers are completamente il

volume da analizzare trasportano informazioni su di esso e, se adeguatamente

interpretate, permettono di risalire alla geometria interna del campione studiato. Nel caso
EITOPWDOOPOWOZPEI Ewow@Ul OOE w kE Mlel 4di® privari@ EUI wEDUI
accelerate a energie sufficienti affinché abbiano un range maggiore dello spessore del

target da analizzare, cosi da attraversarlo completamente. In questo modo, misurando |l

range residuo degli ioni emergenti dalla superficie del pa ziente, & possibile risalire alla

densita e alla distribuzione dei tessuti da essi incontrati.

SEOI wUbPx OQWEDwWUI EOPEEwWs6 wDOUI Ul UUEOUT wxl UwOZEEUOUI
direttamente con lo stesso tipo di particelle che vengono poi utilizzate durante la terapia.

[9] [10]
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Per fare ci0, pero, sono richieste energie di accelerazione molto piu elevate di quelle

utilizzate mediamente nel corso di un trattamento adroterapico regolare, in quanto le

xEapl OUI Ow Ol OUUI wUOOPUEOT OUI wOZEEEI Ol UEUOUT wowxUO
OEUUPOEWEOUUDPUXxOOE] OUI WEEWUOEWET UUEwWxUOI OOEPUEWODPO
pensata per trattare tumori profondi. Per attuare questa tecnica, dunque, e difficile

adattare acceleratori gia esistenti a raggiungere energie piu elevate di quellamassima di

xUOT T U0OOwxPUUUOUUOOWOZEEET Ol UEUOUT wET YT wl UUT UT wx]
poter arrivare a energie adeguate, affinché gli ioni siano in grado di emergere dalla

UUx1 Ui PEPI WE]l OwxE&abPl OUIl wEOxOQwWEYI itddd, wosi] WEOUUOwW Oz BOI
ricostruire le immagini in trasmissione.

Finora la ricerca si &€ concentrata sulla generazione di tale tipo di immagini con i protoni,
TOPWDOOPwWxPkwOlI TTT UPwpPwxbDkw?Ul Ox OPED? WEEWEEEIT Ol UEL
stanno iniziando a prendere in considerazione anche ioni piu pesanti, come elio, carbonio

e ossigeno. [11]

3.3 4- 7z ( # NNOVATIVA: + z -dHECK

O00zBOUI UOOWET OOI wUI ECPET | wWEPWPOET DOT WEOOWPOOPwWHOwWL
elaboraziOOT wil wUx1T UPOI OUE & bChéck. dkeQtesrica miracad: Qtenere

immagini in trasmissione in -beam, ovvero mentre il trattamento stesso € in corso, per

permettere di monitorare in tempo reale la distribuzione dei tessuti attraversati e la

deposizione spaziale di dose nel target. In effetti, la tecnica tradizionale descritta nel

xEUET UEI Owt 61 61 wOOOwx1 UOT UUI wEPwWI UUT Ul wExxOPEEUE WU
Ul UExDEOwWxOPET 6 wOl wi Ol UT Bl wOl ETl UUEUDPTI wxi UwOzbPOET DO
elevate, in modo tale da oltrepassare il paziente, e con fluenze di particelle ridotte, per

evitare di somministrare dose eccessiva non prevista dal piano; essa pud essere piuttosto

utilizzata, ad esempio, prima del trattamento, per controllare eventuali spos tamenti nel

tempo e per avere immagini ricostruite a partire direttamente dalla stessa particella

UUPOPA4AaEUEW xI Uw OEw EVUEOwW UDEUEI OEOwW O0zDPOEIT UUI 44aEw 1
ricostruita -range (paragrafo 3.1).

incontrati dal fascio al suo passaggio: questo & possibile accelerando e inviando

contemporaneamente sul bersaglio due diversi tipi di particelle, ioni carbonio 12Cé* e una

ridotta quantita di ioni elio “He2d w( OWEEUEOOPOwWUPWEUUI UUEWEOOZzDOUI UO(
rilasciandovi OE WE OUT wx Ul UEUDPUUEOWEUUEOEOOOOWEOOTI wbOwUOwWUUE
che nello stesso mezzo a parita di energia per nucleone possiede un range tre volte

essere misurato in uscita da un apposito sistema di rivelazione per ricavare informazioni

in tempo reale sulla dose rilasciata dal carbonio nel paziente.
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3.31 - PRINCIPIO DI FUNZIONAMENTO

Uno studio accurato per la fattibilita di tale tecnica e di un possibile setup sperimentale

perlarivelEADOOT WET T OPwbhOOPw! OPOwWS WUUEUOQwI I 11T UOUEUOwWC

ottenuti sono riassunti nei paragrafi seguenti.

3.3.1. PRINCIPIO DI FUNZIONAMENTO

+7ZEEE] Ol UEADPOOT wi woOz1 UODUE&ADPOOI WEOOUI OxOUEOI EwWET
possibile dal fatto che, a parita di momento per nucleone, essi hanno una rigidita
magnetical3 molto simile: 12Cé+ possiede, infatti, un rapporto massa a riposo/carica dello

ione pari a 12/6 a.m.u4 , mentre “He2+ 4.0026033/2 a.m.u.; la piccola differenza nei due

rapporti & dovuta al fatto che la massa a riposo dellz 1 ODPOwWO OO w6 wi UEUUEOI OC
per via delle diverse energie di legame dei due nuclei. Cio li porta ad avere

Ol OOZ EEE]I Ol UEUOUI WEDUUUPEUaADOOPWHOWOOOT OUOWI wOUE
come & stata configurata la fase di estrazione al' - . Qw01 OxDUUPET T wdl 00z1 VUL
differenti: nella fase iniziale verranno estratti solamente ioni elio, mentre in quella finale

T wx

solamente ioni carbonio. Questo problema puo essere risolto scartando la parte iniziale e
finale del fascio estratto, mantenendo solamente la porzione centrale in cui entrambi gli
ioni sono presenti. In ogni caso, nel corso di studi futuri sara necessario analizzare e
xUOT UEOOEUI wOil OwEIT UUET OPOwWwOZ7z OUUPEEwWI wOEWEDPOEODEE
Una volta estratte con il medesimo valore di energia per nucleone, le particelle sono
inviate sul paziente. Il range di una particella pud essere calcolato a partire
EEOOz I QUE 4 b éBdt¢hu(cEpialo 1A W EIC O w Oz Bontiudis UsDwing Elawn
approximation(csda), ovvero trascurando le fluttuazioni statistiche delle perdite di energia

e assumendo che il rallentamento nel mezzo avvenga in modo continuo lungo la traccia
del proiettile (e non in modo discreto come e realmente). Considerando due particelle ae
b, con numero atomico za e z rispettivamente, che attraversano lo stesso mezzo con la
stessa velocita inizialev, il rapporto fra i loro range R ae R, & espresso come:

Y U Y U (31)

a a

Prendendo in considerazione ioni elio e ioni carbonio con la medesima energia per
nucleone, che attraversano gli stessi tessuti nel paziente, il range teorico previsto per
Oz1 01 UTl PEWEDwWI UUIEA®DHOL LELE D GDDOBW"wEOUI wEOOZ B(
UUOOUEOI w i Ow EOOUI 6xOUEOI EOI OUI Ow UBPOI YEUI w O0z1 0P

13 La rigidita magnetica & un parametro spesso utilizzato nella fisica degli acceleratori, cosi definita:
" a v
0o’ —
Dove m, v e g sono rispettivamente la massa (relativistica), la velocitd e la carica della particella circolante
O1 00Oz E E Edeédirabgie diGuwmatGraudel moto della par ticella e B & il campo magnetico agente in direzione
OUUOT OOEOT WEEwWI UUOB w3 EO! wi UEOET 4a4aEWPDOEPEEWOZEUUPUUEDO]I wEPWUOE
14[a.m.u.] = atomic mass unjtunita di massa atomica.
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superficie posteriore del paziente che ha avuto energia sufficiente per attraversarne
0zPOUI UOw Ux1 UUOUI 6w EwoR ©OGWH OdOW E WuwOWwoOEOOE UBDO1 DE
MeV/nucleone, gli ioni carbonio hanno un range in acqua di 22 cm, mentre gli ioni elio di

circa 66 cm. [12]

Quando la terapia si concentra su regioni superficiali o non molto profonde, pero, i |

UEOT 1T wElI 00z1 OBDBOwWxOUUI EETl wOOOwWI UUIT Ul wuui i pEDI OUT wxl1 U
xDEEOw! UETT wWEPWUEOI wUx1 EPl wEPwWDOOPWUDOEUUI EET wx OUE
impedendone la rivelazione. Ipotizziamo, ad esempio, di voler trattare con un fascio di

carbonio una zona situata a 5 cm acquaequivalenti di profondita (tutti i dati sono presi

da [12] Ao w Oz 1 O1 U1l PEw O1 E1l UUEUPEwWw 6 w xEUPwWw Ew EPUEE W hk Yw ,
EOOCEPADPOOPOWOZ 1 OB O wh, ¢he inEnblii aadl fdiebbE EskerewnrtvRlarduk w E

troppo ridotto per gli scopi di tale tecnica.

Per la risoluzione di tale problema, si pud pensare di inserire al nozzle uno o piu range

shifter, proprio come si fa durante le normali sedute di terapia per cur are zone a

xUOI OOEPUAwWDOI 1 UPOUPWEWBUI OO WEEEI UUPEPODPWEOOwWDOWI
Ux1 UUOUI weEl T PUOUPYOWEETI TUEUOOWPOWI EUEPOwWxUgwl UUIT UT
affinché gliioniCe*UPwi 1 UODPOOwWUI Ox Ul w Ebéréaglid, entr&)ibréhgeE T OwY OOUOIT w
El 00z1 OPOOwW POw EUPwW YEOOUI wEUI UET w OUI wYOOUI wxbkuw U
EOOZzEUOI OUEUI wEI 00z1 01 U1l PEOWUPEWOUEWUUI | PEPT OUT WE w!
Ul Ox Ul wPbOWEEUOwxUI ET ET OUIiOnmEpessoteRggbntivd dif éand EwOz DPOUT UDC
acquaequivalenti, il range complessivo del carbonio deve essere di 12 cm, ottenibile

] UUUE]I OEOQwPOwi EVEPOWOPUUOWE Wl KYw, I 5vrOUEOI 601 Owl wEbu
a circa 36 cm, di cui 29 cm disponibili per attraversare il paziente (togliendo i 7 cm del

range shifter aggiunto). In questa situazione, sara molto piu probabile vedere le particelle

di elio trasmesse in uscita (in ogni caso, dipende sempre dallo spessore della regione

corporea da trattare).

c
Detector
Carbon and
Helium mixed N\
Carbon *
fragments

Fig. 3.3 ¢ Schema del setup per la verifica della posizione del paziente con il sistema
HeCheck. | picchi Bragg di elio e carbonio non sono in scala.

Per stabilire la frazione adeguata di elio rispetto al numero di ioni carbonio da
aggiungere aI fascio misto perché essi possano essere correttamente rivelati a valle del

EOOUOwEDwYEOUUEaDOODwEOUDOIUUDEWHWH@@M@OIow+zDOUiC
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UPEUUEOI @dldi da® aunaidbsk Hggiuntiva a tutti i tessuti incontrati lungo la
paziente con un range residuo misurabile. In [6], si € ipotizzato inizialmente di
aggiungere un numero di particelle di elio pari al 10% di quelle di carbonio. Sono state
eseguite delle simulazioni MonteCarlo con FLUKA per valutare quantitativamente il

carbonio, prescritta per una seduta di un ciclo di terapia effettuato al CNAO. Il risultato &
riportato in figura 3.4.

T T
T R S SRS SO R FONROPSTPOI S Carbonio .
2.4 ! ! : He-

TSP YU

1.8 RN

Dose [Gy]

08

[ SR R S 3

oI N E— FR— - RS SO L

0.2 |

Fig. 3.4cConfronto della dose depositata dal carbonio nel paziente con uno SOBP (in
bluyedellacord LI2 Y RSY 1S RSLRZ&AAGHGF RIFIffQStA2 6AYy NRA&AZ20VZ
di carbonio con aggiunta di 10% di elio.

"O001 wUPwxUgwoOUUI UYEUI OwOzIi OPOWE]I xOUPUEWUOEWEOUI u
Bethe-Bloch per lo stopping power prevede una perdita di energia da parte del proiettile

(e quindi una dose rilasciata nel mezzo attraversato) che varia proporzionalmente a z2

dello stesso: dal momento che la carica dello iore di elio & pari a 1/3 di quella dello ione
EEUEOODOOWOT OPwxEUUPEI OOEWEDPwWI OPOWEIT x OUPUEWEOOZ D
Aggiungendo il 10% di ioni elio al fascio di carbonio, si avra un incremento di dose

El OOzhniuwbOEPEEUDYEOI OUI &

Di conseguenza, essendo ilcontributo di dose E I €i® molto ridotto rispetto a quella

data dagli ioni C ¢+ e dai loro frammenti nello SOBP e nella zona prossimale, si ritiene una

valida scelta mantenere il rapporto fra le due specie pari al 10%. [13]
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3.3.2. SETUP DI RIVELAZIONE

Una volta calibrate le energie di irraggiamento del paziente e gli eventuali range shifter
EEwWUUPOPAAEUI OwDOWUEODT T wUI UPEUOWET 0Oz1 OPOwI O1 Ul 1 Ol
mediante un sistema di rivelazione adeguato. | principali problemi che vincolano la scelta

del tipo di detector da utilizzare sono fondamentalmente il rumore elevato generato dai

frammenti prodotti dagli ioni carbonio nella zona distale dello SOBP, che si propagano

fuori dal paziente e incidono sulla zona sensibile del detector, e, in secondo luogo, la

Ol ElT UUPUAWEPwWxOUUT ETl Ul wUOwUPUUI OCEwEPwWw OPUUUEWI wUO
EOOUI OUDPUI OwdOUUI wEOOEWOPUUUEWET OWUEODT | wUl UPEUOWET O
In [6], & stato studiato un sistema di misura composto da uno scintillatore plastico cubico

di lato pari a 20 cm in poliviniltoluene (Saint Gobain Crystals BG408 Plastic Scintillator)

accoppiato ad un obbiettivo ( Nikkor 85 mm F/1.4) ed un sensore CCD ad alta sensibilita

(SBIG STL-11000M, risoluzione di 4008x2672 pixel e area sensibile dB6 mm x 24.7 mm).

Il setup sperimentale & rappresentato in figura 3.5. 1UDUUI OEwé WEOOOOEEUOWEOOzDOU
EOOUI OPUOUT WET PUUOWEOOWUOEwWI O UODUEwWUOUUDOT wx1 UwoOzE
rumore di fondo dovuto alla luce esterna.

. . — 200 —=—
Scintillatore plastico
Camera CCD I plas A
/ Z
N =
N —
_ e —— " & 7|7 %
e T r’ % |z %
- & w oy #
e —_— Angolo di visuale i 200
—— A A
—_— L_‘
-—— oW owm
TT——
T
B Finestra sottile
800 Fascio di elio e

frammenti

Fig. 3.5¢ Setup sperimentale per la misura del range delle particelle. Le dimensioni
sono riportate in [mm].

Nel vol ume tridimensionale dello scintillatore, viene generato un segnale luminoso (luce

1 Ol UUEWEWK! KwOOAwWPOwWUDPUx OQUUEWEOOI wbOUI UEADOODPWE OO wC
guantica del sensore utilizzato, solamente un certo numero dei fotoni emessi dallo

scintillatore, che si propagano nella direzione corretta e incidono sul sensore ottico, viene

UPOI YEUOBW+EWEEOI UEwOPUUUEWDPOWOOEOWDOUI T UEOI wbOwUI
posizione del fascio primario, ovwero per ciascuno degli spot pianific ati nel piano di

risultato, idealmente per ciascuno spot di irraggiamento, si ha la produzione di

UOzDPOOET BDOIT wl #wEI OwxUOI DOOWE P wUE Gahnbo interagipb EUOWET 001 w>
con i tessuti del paziente, trasportandone informazioni. Si pud cosi ricostruire
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-1 OOEwWUPUUEADOOI wUI EOI Owx1 Ug Owb O w Ureddéngaldi wOOO w6 we
scansione degli spot, dunque non € possibile acquisire le immagini del profilo del range

residuo spot per spot, ma solamente per gruppi di spot insieme.

tempi sufficientemente rapidi per seguire la scansione del fascio in tempo reale.

Generalmente, la dose impartita nel corso di una seduta si aggira attorno ai 2 Gy. Nel

caso di ioni carbonio, la corrente massima di particelle estratte dal sincrotrone ¢ di circa

0.4 nA, equivalente ad valore massimo di K w ¢ paticglle/spill (ogni spill ha una durata

di 1 s). Considerando voxel dosimetricis E UEDE D WE D wE D O ImbhUebubOfbttart w¢g wt weg u
EOUDOI UUPEEWEDPUUEOT wEEw UUEOUMN | questPrulERI®I O WbUORO0 A
composta da 33 ¢ i tu YORT OB w 2Uxx O01 OEQWET T wEOOzDPOUI UOOW
distribuzione uniforme di 2 Gy di dose da somministrare, ciascun voxel dosimetrico

UDPEIT YI Uonijabbniogcarhisiondenti alla dose prescritta. Con uno s pill vengono,

dunque, irraggiati:

T

T QU @i QG Qoi QLQ 3.2
@pn ' C 32

con tempi di trattamento di circa 2.4 ms a voxel.

21 wUPwWYUOO! wel T HUOTIT Ul wUOEWI UE4& DGO uePpet OPOwx EUD
ogni voxel dosimetrico, che implica avere fluenze di tali ioni incidenti sul detector, nella

migliore delle ipotesi, pari a circa:

P mTQE EQ
ocxada O0—

8 p m— (3.3

40Ewi OUI OAEWEDwWx EUUDE Irdd® ti grénBezrd) Hef cigseubol sppE Dw FUT U0 7

carbonio nella zona distale del picco Bragg allargato, che spesso emergono dalla

UUx1 Ui PEDPI WETI OwxEabi OUI wi wyi 01 6006wupYI OEUPWEEOuwW
segnale soprattutto nella zona prossimale del profilo misurato degli ioni “He2*. E stato

calcolato che il numero di frammenti in uscita dal paziente & addirittura maggiore del

numero di primari di carbonio, e dunque molto maggiore rispetto ai primari di elio,

incidenti sul paziente.

+ 7 E E @ U b dabpar @élh camera CCD della radiazione luminosa prodotta dallo

scintillatore é stata testata confrontando un modello semianalitico di trasporto dei fotoni

con simulazioni MC.

tridimensionale di un pixel.

(OwYORI OWEOUPOI UUPEOWS wPOwYOOUO! wEPwUPI 1 UPOI OUOWUUPOPAAEUOW
volume tumorale eseguita per specificare la distribuzione di dose da somministrarvi. Si & specificato voxel

dosimetricqper distinguerlo dai voxel della CT che verranno introdotti nel capitolo successivo.
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Fig. 3.6¢ Confronto fra simulazioni e misure sperimentali del numerotdni per

LIAESt YA&dzZNI G2 LISNI dzy Tl aoOir2 FRyprimii Nb2yA2 Rl HHC®®
incidente su uno spessore aggiuntivo di acqua di 20 cm per simulare la produzione di

frammenti che avviene in un paziente, e per un fascio di protoni da 226.5 Mé\?l\en

primari.

In figura 3.6, é riportato il confronto fra simulazioni e misure effettuate. Dal momento che

EOQOw" - . wOOOwowEOEOUEwWxOUUDPEDOI wEEET Ol UEUI wOzI1 ODBOw
comportamento di questo €& stato studiato utilizzando al suo po sto i protoni, che

possiedono il medesimo rapporto z2/A e, di conseguenza, lo stesso range. loni carbonio e

protoni hanno, pero, rigiditd magnetiche completamente differenti e non possono essere

accelerati insieme: il segnale é stato, dunque, acquisito separatamente per le due

x EUUDPEIT OOI wl wx OPwUOYUExxOUUOwxI UwYPEWEDT DUEOI d w# E O
fra i modelli simulati e le acquisizioni sperimentali, a parte nella regione iniziale di

ingresso del fascio nello scintillatore, dove & necesario introdurre alcuni fattori di

EOUUI aPpOO0T wxl UwUDBxUOEUUUI wOzEOEEOI OUOwUI EOI wEI OOE

causate da alcuni fenomeni ottici indesiderati.

Nonostante la presenza consistente di frammenti fra le particelle rivelate, il profilo de |

xDEEOw ! UETT wEI OO0z1 OPOw 6 w EOCEOUEWE]I Ow YDUPEDOI wl w x|
informazioni sulla distribuzione dei tessuti attraversati nel paziente.

Sono anche state studiate e risolte le problematiche legate a effetti ottici intrinsecamente

presenti in tale sistema di misura, quali prospettiva (della camera CCD rispetto al punto

di interazione della radiazione nello scintillatore) e rifrazione e riflessione sulle pareti

dello scintillatore, che portavano a generare distorsioni nelle misure di range.

Infine, & stata testata la capacita del sistema di discriminare una certa differenza di range

delle particelle in ingresso, acquisendo delle immagini durante la scansione di un fascio

di protoni a 118.2 MeV in direzione y a x=0. | risultati sono riportati in figura 3.7. Ogni

scansione é stata realizzata irraggiando 15 punti distribuiti lungo y, a distanza di 10 mm

Oz UOOwEE 00z Epartitéle aiakcOnd.ubbl ungmartioYche un fascio di protoni
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EOOz1 Ol UT PEwUI Ol aDOOEUEwWx OU EBRIOCKIDWOEE b %6 O ek il BH
maggiori mano a mano che ci si allontana dal nozzle), nelle immagini ottenute sembra
che esso sia stato spostato in modo continuo.
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Fig. 3.7¢ Immagini ottenute scansionando un fascio di protoni a 118.2 MeV lungo la

direzioney a intervalli regolari di 10 mm. Da sinistra, le immagini sono state acquisite

rispettivamente irraggiando direttamente lo scintillatore, interponendo uno spessore

F33radzy dA@2 RQFOldd RA ™M YY | LINIAFES O2LISNI dzNI
spessoranalogo di 2 mm.

Sono state effettuate tre ripetizioni del test. Inizialmente il sistema di misura é stato

posizionato in modo che il fascio incidesse direttamente sullo scintillatore (prima figura a

sinistra). Nella seconda acquisizione (figura centraleOw OEw | PO1 UUUEwW Ez BOT UI
strumento € stata parzialmente coperta interponendo uno spessore aggiuntivo di acqua

solida pari a 1 mm, in modo da poter verificare se fosse visibile tale variazione di range

OUOT OWOEWUEEOUDPOOIT 6 w(G T upsOul WuEd]d dudey QIO UPEDEGUBG O wip-aip
2 mm (figura a destra), in condizioni analoghe al secondo caso. Confrontando le tre

immagini acquisite, si nota come sia possibile individuare la presenza di uno spessore

aggiuntivo e di distinguere due spessori differenti fra loro.

#UO@UI OWEOOI wEDPOOUUUEUOWEEOOZzI Ux1 UPOI OUOOWEOOwW Z
discriminare differenze di range pari a 1 mm. Inoltre, il sistema di misura scelto

garantisce una buona rapidita di risposta, in modo da sostenere le fluenze di particelle

previste e seguire la rapida scansione del fascio, e una buona resa luminosa (efficienza

guantica del sensore: 45%), cosi da non degradare il segnale rivelato.

3.3.3. SCOPO DEL PRESENTE LAVORO

La tecnica e il setup sperimentale studiati nel corso del lavoro di tesi di D.Mazzucconi [6]

sembrano essere estremamente promettenti, poiché sono in grado di monitorare la

distribuzione spaziale e il range di pacchetti di particelle incidenti sul detector con

sensibilita de0O Oz OUEDOT wET OwODOODPOI UU O &heck prdeitdiebbe OPEEa D OO
di effettuare un monitoraggio in -beam del range residuo degli ioni elio in uscita dal

paziente, ricavando informazioni sui tessuti con cui ha interagito la radiazione e

indiretta mente sulla distribuzione di dose rilasciata al loro interno.
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| test sono stati finora effettuati semplicemente irraggiando lo scintillatore in modo

diretto con il fascio estratto dal sincrotrone oppure interponendo prima della finestra

EzPOTUI UUGEDOW O VOB w OEVUUUEW 06011 Ol PWEDWETI OUPUA w xE
-1 O0zExxOPEE&ADPOOI WEOPOPEEOwWwx1I UgOwWDOWUEUT Il OWEEwWDUUI
adroterapica, il quale e costituito da una composizione estremamente variegata di tessuti,

0ssa, muscol e altre strutture, ciascuno di densita diversa e non uniforme spazialmente e

temporalmente. Ad esempio, la densita interna dei polmoni varia al variare delle fasi del

EPEOOwWUI UxPUEUOUPOOWEUUDYEOQOEOWEWEDOI 44aEUOT wbOwYEOQ
insufflata aria (poco densa essendo allo stato gassoso) nei polmoni, rispetto alla fase

espiratoria.

OwEDwWIi OOEEOI OUEOI wbOx OU U EGhack stabilirdJse M&iiicaiziom OUx x OwET 00z
anatomiche interne o esterne del paziente possano causare variazionialtrettanto visibili

Ol OWUEOT 1 wUI UPEUOWET 0071 6POOwWUDPUxT UUOWEwW@UEOUOwWOUUI
presenza di un target cosi complesso. Lo scopo del presente lavoro di tesi € di studiare i

risultati forniti da tale tecnica innovativa, simul EOE OQwOUO1 UPEEOI OUI wOzPUUEIT T PE
UOwxEapl OUI wEOGOI WEUUEOUI wUOEWOOUOEO! wUI EVUVEWEDPWEEU

successive del medesimo ciclo di terapia, verficando se esse siano in grado d produrre

EPiiT Ul Oal w OUUI UYEEDPOPwW Ol Ow UEOT I w UlCHRE UOw ET OOI1 w x
Auspicabilmente, se le variazioni fossero visibili, si avrebbe la prova che la complessita

interna del bersaglio non rappresenta un ostacolo per tale tipo di tecnica e si potrebbe

realisticamente pensare di approfondire ed implementare tale metodo di verifica del

paziente per arrivare un giornoaE wb OUIT UPUOOwWOI OOEwxUEUUDPWET 00z1 UOT Ea
adroni.

Nel presente lavoro, le analisi sono state svolte eseguendo simulazioni numeriche al

computer su esami CT di pazienti trattati al CNAO. Si é scelto di effettuare i conti

direttamente sulle CT di alcuni pazienti selezionati come casi studio, affinché fosse

possibile riprodurre fedelmente la geometria dello spessore attraversato dai raggi del

fascio e si potessero analizzare risultti veritieri ottenuti con una configurazione realistica

El OOZEUUI UUOWEDPWUDPOUOE&ADPOOI OWPOWOOEOWEEWUDPUXxI EET PEU
Per ciascun paziente, sono state analizzate e confrontate due CT eseguite durante il

proprio percorso di terapia : la CT iniziale, quella su cui & stato costruito inizialmente il

piano di trattamento della cura erogata, e una CT di rivalutazione, eseguita a distanza di

GUEOET 1 wUI UUPOEOEWEEOOEW XxUPOEwWXxT UwOOOPUOUEUT wozl Y
paziente nelcoU UOWET 00z DOUI UYEOOOwWUI Ox O Warégratoc 2.8l BUE OUUOOWE OO
molti dei pazienti presi in considerazioni, si & scelta come CT di rivalutazione quella che

aveva portato a una ripianificazione del trattamento poiché i constraint di dose agli

organi o i valori di dose prescritta per il target non erano piu rispettati a causa di

differenze piu 0 meno consistenti nel range delle particelle nei due casi.

Il confronto fra le due CT & stato eseguito in termini di WEPL (water equivalent path

length), ovvero di lunghezza del percorso acqua-equivalente delle particelle del fascio per
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ogni spot di irraggiamento: per tenere conto delle diverse densita incontrate
nellz EUUVUEYT UUEUT whwUIl UUUUPWUOGEOPOWDOI EUUPOwWUDWUUE
un mezzo di una certa densitd in un percorso analogo in acqua di lunghezza
equivalente?s, moltiplicando il primo per un coefficiente calcolato come il rapporto fral a
paragrafo 4.2.5)

E stato calcolato il WEPL lungo la direzione di irraggiamento del fascio passante per
ciascuno degli spot previsti nel piano di trattamento, integran do ogni volta su tutto lo
spessore del paziente incontrato lungo tale direzione. E stato in tal modo possibile
generare una mappa 2D in trasmissione del volume del target in termini di WEPL,
ovvero una sorta di radiografia del paziente calcolata sulla base del percorso acqua
equivalente, proiettando il volume 3D idealmente attraversato dalle particelle su un
piano 2D posto a valle.

- Tracciamento dei raggi del piano di trattamento sulla CT iniziale del paziente:
per ciascuno dei campi pianificati, viene calcolato il WEPL integrale lungo la
direzione di irraggiamento di ciascuno spot del piano, generando cosi una
mappa 2D in WEPL della CT iniziale del paziente per ogni campo del piano di
trattamento.

- Sovrapposizione rigida del paziente nella CT iniziale e nella CT di rivalutazione:
dal momento che le CT sono state eseguite in momenti differenti (una prima e
una durante il ciclo di terapia), il paziente non sara mai perfettamente allineato
nelle due CT, nonostante il sistema di immobilizzazione con maschera rigida che
viene utilizzato. Quello che si fa abitualmente nel caso della CT di controllo per
valutare se il piano di trattamento iniziale rispetti ancora tutte le prescrizioni
mediche é eseguire una sovrapposizione rigida della nuova CT sulla CT iniziale
(processo chiamatoregistraziong e ricalcolare le dosi generate con il piano iniziale
nella nuova situazione.

Nel presente lavoro, per semplificare il processo di registrazione, vengono

trasformati i raggi tracciati sulla CT iniziale con rotazioni e traslazioni inverse, in

modo da sovrapporli adeguatamente alla CT di rivalutazione; pertanto, sono i

UETT PwEIl OQOwi EUEPOWEE wI UUT Ul wUxOQUUEUPWEUUEOUI w
del paziente.

- Tracciamento dei raggi del piano di trattamento (iniziale) sulla CT di
rivalutazione del paziente: una volta eseguita correttamente la registrazione, si
ottiene il tracciamento dei raggi del medesimo piano di trattamento (iniziale)
EOQCET 1 wE Odélla BOdUrivaluiadlane. A questo punto, lungo la direzione di
ciascuno di essi (ovvero per ciascuno degli spot del piano) si calcola il WEPL
integrale, generando per ciascun campo la mappa 2D in trasmissione della CT di
rivalutazione, analogamente a quanto fatto nel primo step per la CT iniziale;

- Analisi e confronto delle mappe di WEPL generate a partire dalle due CT: per
ciascun campo del trattamento, € possibile mettere a confronto le due mappe

16 Normalmente si misura anche il range della particella trasformandolo in profondita equivalen te in acqua per
EEOEOOEUI wOz1 O1 U1l PEWEPwWI UVDUE&ADPOOT WEEOQWUDOEUOUUOOT wdI E1 UUEUDEUW
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Captolo 3- He-CHECK

generate per osservare al loro interno le regioni in cui si hanno le maggiori

EPii1TUI 04l wEPwW6S$S/ +OwDOWOOEOWEEWEYI Ul uwbOEPEE&ADO
paziente. Supponendo idealmente una registrazione perfetta, i raggi dovrebbero

traiettorie in cui non ci sono state variazioni significative, il valore di WEPL

integrale dovrebbe essere uguale, mentre per gli spot in cui fossero visibili

differenze non trascurabili nei valori di WEPL delle due CT si avrebbe un

EEOx EOQOI OO0 O wEpptielthOikdidddd unsbvhribzione anatomica dei tessuti,

della loro composizione e/o dimensione o della posizione del paziente.

Lo scopo di questo lavoro € quello di analizzare la geometria e il piano di terapia di

alcuni pazienti curati presso il CNAO e di valutare qualitativamente e quantitativamente

Ul w@hecH sia in grado di rivelare adeguatamente alcuni tipi di variazioni anatomiche

indesiderate nel corso di sedute successive. Per i casi studio selezionati, inoltre,

0z1 YOOUaADPOOT wE | @O EQM®BR ®IEQuU BUET WO WET OWEPEOOWEDPWUI
monitorata periodicamente. | risultati delle simulazioni effettuate, dunque, possono

1 UUT Ul wpOUI UxUI UEUPWEOGET | WEOOEWOUET wEI 00z1 YOOUaDPOODI
in cui & stata erogata la terapia e/o delle valutazioni che hanno portato, a seguito di una

delle CT di rivalutazione, alla ripianificazione del paziente, quando cid0 si & reso

Ol El UUEUPOBwWw (Ow UEOwW OOEOwW 6 w UUEUOwW xOUUPEDOI wYI UDPI B
previsioni fo rnite dalle simulazioni con lo sviluppo reale delle condizioni del paziente.

+7 OEEDI UUDPY OwChelO E Quuello Hi forbie' una tecnica innovativa di

monitoraggio del paziente in -beam che permetta di vedere in tempo reale, durante

Oz1 UOT EapBOlEEI OWwd@WwUUI UUOOWOOEDPI PEEADPOOPWETI OOEwWwxOU
potrebbero portare a una somministrazione non corretta della dose, consentendo, in caso

EPwOI EIl UUPUAOWOzHOUI UYI OUOwWUI Ox1 UUPYOwi UEWEUT wUI EVUC
EOORU A OOT wEI OOEwW" SWEPDWEOOUUOOOOwW*x]1 UPOEPEOwWx] UWEEEC
regolare di tale tecnica durante le sedute di adroterapia consentirebbe di avere un

metodo accurato di verifica che possa garantire un maggiore controllo sulla corretta
sOO0OPOPUUUEADOO] WOOEEOI wWEI Owi EUEPOWEOOZDOUI UOOWET Ou
spaziale di dose depositata.
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Capitolo 4

STRUMENTI DI ANALISI E RICOSTRUZIONE
DELLA GEOMETRIA DEL PAZIENTE

Nel corso di questo capitolo, vengono presentati gli strumenti, i programmi e i file

necessari per svolgere le analisi dei pazienti, eseguite durante il presente lavoro di tesi.

Ogni paziente viene studiato mettendo a confronto il piano di trattament o progettato

UUOOEwW EEUI wEI OOEwWw "3 wbOPAPEOI wEOOwWw OzExxOPEE&DO(
rivalutazione, che ha portato alla ripianificazione del trattamento originario: per valutare

Oz UUDPOPUA wi wChekk Jermyénhk Eabciatiui EaggDdeizvari campi del piano di

terapia originale sia nella geometria del paziente ricostruita a partire dalla CT iniziale,

sia, grazie ad un processo di registrazione rigida, nella geometria modificata, riprodotta

dalla CT di rivalutazione; dal confronto fra i risu Itati ottenuti nei due diversi casi, é

x OUUPEDPOI WEYI Ul wUO7z POEPEEADOO] WEPWEOY!T wi wEOOT wé w
Per poter eseguire tale tipo di analisi, & necessario leggere i vari esami CT del paziente e

ricostruirne il volume a partire da essi, r appresentare nel volume i contorni di interesse

EDUI T OEUPWEEDPwWI PUPEPwWOI EPEPwWI wUBxUOBEUUUI wOz EUUI
EPEUEUOWEEOxOWEDPWUUEUUEOI OUOwxUI EPUxOUUPWEOOZDO
anche la registrazione nel casadella CT di rivalutazione.

+21 UUDUUE&aDOOI wEIl PWEEUDPwWUUDPOPwWI wOUUUPWPDWEEOGEOOPWOI
POwUOI UPEUI w, 3+ ! wpYI I UUDPOOT wl YNAEAOIME&E®OdOw Oz UUDC
Processing Toolbox

Di seguito, vengono illustrati gli strumenti, i vari file e le informazioni da estrapolare per

ciascun paziente.
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4.1. STANDARD DICOM

I DICOM ( Digital Imaging and Communications in Medicip@ uno standard internazionale
utilizzato in ambito medicale che definisce i criteri per | a comunicazione, la
YDUUEOP&A4AEADOOI OwOZEUETI DBYPEADOO!I wi wOOWUEEQGEDPOWEDPwWHC
diagnostiche. Esso € riconosciuto ed usato a livello mondiale e garantisce una solida base
di interscambio di tali informazioni anche tra apparecch iature di case produttrici
differenti e tra vari sistemi e software utilizzati in campo medicale.
00zPOU0I UOOWET OOOWUUEOEEUEWUOOOWDPOEOUUDOWOEWETI PO
sintassi dei comandi e i vari servizi per la compilazione e trasmissione dei dati.
Per ogni file o immagine DICOM, le informazioni relative sono catalogate, in base alla
loro tipologia, in vari gruppi di elementi detti anche Tag DICOM. Questo permette di
POQUEEUEUI wi wEOGEUUDI PEEUI wubOwUPxOWEPWEEUOwWI OUODPUOO
manipolazione di informazioni medicali a livello internazionale. Ogni tag € identificato
da un codice a 8 cifre nel formato (XXXX,XXXX), a cui smo associati una sigla che
descrive il tipo di dato e il nome del tag. Alcuni esempi sono riportati nella tabella 4.1,
O1 OUUT woz1 Ol OEOQWEOOXx Ol UOwx Ugdll UUT Ul wEOOUUOUEUOWEOOZ

TAG VR NAME
(0002,0000) uL File Meta Ifiormation Group Length
(0002,0002) ul Media Storage SOP Class UID
(0002,0010) ul Transfer Syntax UID
(0002,0016) AE Source Application Entity Title
(0002,0018) AE Receiving Application Entity Title
(0008,0008) CS Image Type
(0008,0016) ul SOP CladsID
(0008,0022) DA Acquisition Date
(0008,0023) DA Content Date
(0008,1030) LO Study Description
(0010,0010) PN Patient's Name
(0010,0020) LO Patient ID
(0010,0040) CS Patient's Sex
(0018,0015) CS Body Part Examined
(0054,0400) SH Image ID
(0054,1103) LO Reconstruction Method

Tab. 4.1¢ Esempi di alcuni tag DICOM per la classificazione denddiicali. [14]

Esistono migliaia di tag diversi, ognuno dei quali serve per la descrizione di un

parametro specifico: essi vengono utilizzati per compilare e catalogare le informazioni di

base relative al paziente, la tipologia dei trattamenti gia effettuati o da effettuare, le

Ux1 EPI PET T wUI EOPET T wbOxOUUEUI WEOOzHOUI UOOWEDwWI UUDWE
medici degli esami, le immagini diagnostiche e le relative impostazioni di acquisizione.

Tutte le informazioni associate al paziente sono, dunque, riportate insieme ai relativi tag

EOOzDOUI UOOWEPWUOwWI POT w# (" ., Owli il Ol UECEOWUOEWUOUUEWE
| file DICOM sono universalmente utilizzati per scambiare i dati dei pazienti fra i vari

dispositivi medicali e fra i so ftware che supportano la lettura di tale formato.
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42 - CT

00zDOUI UOOWET OwxUl UTl 601 wOEYOUOOwWUUUUT wol wbOi OU

l UOUVUEOUT wEEPwWI POT w# (" ., wEl PWEEUPWUUUEDPOwWUI 01 40606

42. CT

La CT (Computed Tomographyin italiano Tomogafia Computerizzata & una tecnica di

indagine radiodiagnostica ampiamente utilizzata in campo medico per riprodurre

DOOET POPw DOw Ul 4aPOOT wi wUExxUI Ul OUEaPOOPwW UUPEDOI
xOUabhOOl WEOUxOUI EwUOUUOXx OUUEWEOOzI UEDI 6

Essa utilizza fasci di raggi X emessi da un tubo radiogeno e rivelati in trasmissione dopo

tridimensionale viene eseguita tramite una procedura computazionale che sfrutta

algoritmi di ricostru zione a partire da proiezioni acquisite da molteplici direzioni attorno

al volume. [15]

SIEMENS
. . SOMATOM Emotion

Fig. 4.1¢ Tomografo per esame CT.

42.1. METODICA DI ACQUISIZIONE

(OwxUPOEDPxPOwi PUPEOwWUI UUUUEUOwWx]T UwOZEE@UDPUDPADOOI
EOOzDPOUI UODOWET PwUl UUUUDPWET OwyYOOUOl wbOWEDBEODUDPO wE
 EUEDPOWEDwWI OUOOPWET T wxi 61 OUEWEOO7zDPOUI UOOWEPwWUOW
linearet E1 EUIT UET wi UxOOI 6abEOOI OUI wEOOZEUOI OUEUI wEl Ow

O OQ 4.1)

Il fascio di radiazione viene tanto piu attenuato quanto maggiori sono la densita del
materiale e lo spessore attraversati, e viceversa. In CT mediche eseguite per indagare
OzZEOEUOOPEwWPOUI UOEOWUOOPUEOT OUI woOl wOUUEwWUOOOWOIT w
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maggiormente i fotoni, mentre cavita riempite di aria e tessuti molli poco densi attenuano
debolmente il fascio al suo passaggio.

/T UwOzPUUETT PEOI OUOOWEOOTI wUOUT T 00T wUbPwUUDPOPAAEWUOW
collimato di raggi X, generalmente di energie comprese fra 30 e 120 k&, che viene
UEEOUDOOGEUOWOUOT OwoOzhPOUI UOWYOOUO!T WEEWEOEOPAAEUI 6wl L

dai tessuti attraversati, in base alla loro densita.

La porzione di fascio emergente dalla superficie posteriore del paziente viene rivelata dal
detector del tomografo, che registra la proiezione del volume lungo tale direzione. Le
misure sono effettuate dal rivelatore in termini di intensita residua | del fascio a valle del

volume attraversato, che permettono poi di ottenere il profilo di attenuazione prodo tto
da tale sezione del paziente, secondo la relazione:

_ o 1k (4.2)
o wOzPOUI OUPUAE wb O b awsrudd zuEd U4 udi UEEGEBDBEDAD0 wu@E T AU TEW E D Owx U O
xUOP1 aDOOT wOUUI OUUEWOUUI (Y Eodé Gppresériate ddindl wEE OOz EOT O
4.2

@: di intensita

In h’nfﬂ

Prnﬁlo di
attenuazione

Rlvelatore

Fig. 4.2¢ Profilo di intensitd misurata dal detector e generazione del profilo di
attenuazione.

+EWUEEOUDPOOI wEl Owi EUEDOWEDWUEEDEADOOT w7wxUOET EIl WE wl
da analizzare, registrando a intervalli angolari discret i le proiezioni della sezione assiale

EOUUI OUI O1 OUIl wPUUETT PEUES W/ 1 Uw O1 OPw?i 1 UUE2> WEI OwYO
ovvero piu proiezioni, registrate da angoli diversi, al fine di garantire una buona
UPEOUUUUaADOOI wEl OOz POOET POI w" 3wi POEOI 6

Nei tomografi di ultima generazione, il tubo radiogeno e il rivelatore sono montati in
opposizione su un gantry, una struttura rotante ad anello che permette di muoverli lungo
una traiettoria circolare attorno al paziente e irraggiarlo da molteplici angoli . Essi vi
ruotano attorno contemporaneamente: il detector emette i raggi X diretti sul volume da
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analizzare e, al lato opposto, i rivelatori raccolgono le varie proiezioni della sezione del

volume.

#UUEOUI wOzEEQ@UDPUPADOOI Ow b O uoxriohi® thd Wienas iassE DU UT UOw U
EOOzDOUI UOOWET OOZEODI OOOWET OwUOOOT UET OB w" OOEDPOED
rivelatore con quello traslazionale del lettino portapaziente, € possibile eseguire una CT

detta a spirale(figura 4.3), a scansione continua con taiettoria elicoidale, che permette di

ridurre i tempi di acquisizione e la dose somministrata al paziente rispetto ai vecchi

UOOOT UEI Pw Ul gU1 OAPEOPOWEOYI wUPWEYI YEWOZEEQUDUD
volume.

X-ray tube

Fig. 4.3¢ Acquisizione CT a speal

4.2.2. METODICA DI RICOSTRUZIONE E RAPPRESENTAZIONE
DELLE IMMAGINI

Una volta acquisite tutte le proiezioni del volume lungo la traiettoria elicoidale, &

necessario applicare degli algoritmi di deconvoluzione e ricostruzione per generare

Oz POOET POT WWEWD B IQAWDODPwWx UODI abOO0l wé WEOOUI OUUE w
dei coefficienti di attenuazione dei vari tessuti incontrati lungo la direzione di

irraggiamento. Combinando le informazioni delle proiezioni acquisite da molteplici

direzioni attorno al volum e, si pud generare una mappa tridimensionale della

distribuzione spaziale dei coefficienti di attenuazione, ovvero una matrice di valori con

EUPwWo wx OUUPEDPOI wUBbxUOEUUUI wOzDOOET BDOI wt #wETI OQwYOC

giusto compromesso fra numero di proiezioni sufficiente per avere una buona
UbUOOUaADOOl WETI OOz DOOET POI wi WEOUI wbOXEUUDUES®S
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+EwxUOEI EUVEWEDPWUPEOUUOUUADOO] wPOPAPEWUOEWYOOUEwWUI U
volume. Essa viene eseguita al computer mediante sofisticati dgoritmi di filtraggio e

deconvoluzione, combinando le proiezioni misurate dai vari angoli.

Il volume analizzato viene ricostruito suddividendolo in voxel, il corrispettivo

OUPEDOI OUPOOEOT wEI Ow xPRIT OOw OYYI UOw 0z UOPUaAwWw OPODOEU
+ Zigéritmo assegna a ciascuno di essi un valore numerico costante che rappresenta il

coefficiente di attenuazione medio dei tessuti contenuti al loro interno.

| valori numerici dei voxel possono essere calcolati tramite iterazioni ripetute, metodo

che richiede perdo tempi computazionali elevati, oppure attraverso la tecnica di

retroproiezione filtrata, la quale applica un algoritmo di ricostruzione che incrocia i
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convoluzione per la riduzione del rumore e di artefatti intrinsecamente presenti nel
processo. |l metodo ad oggi piu utilizzato & sicuramente il secondo.

Al termine della procedura di ricostruzione, il risultato fornito € un array tridimensionale

di voxel contenente la mappa della distribuzione dei coefficienti di attenuazione dei vari
tessuti che compongono il volume scansionato. Il valore numerico costante assegnato ad
ogni voxel e detto numero CTed e espresso secondo la scala di Hounsfield, in unita
Hounsfield [HU] appunto, definita come segue:

£ 04Qd ¥OY pmTOR— (4.3)

La scala di Hounsfield consente di rappresentare il coefficiente di attenuazione lineare

della radiazione elettromagnetica di un oggetto in un punto (e dunque la sua densita

OOEEOI AwUPUx]T DUOWEW@UI OOOWET OOZEEQUEOWET T wYDBI Ol wxU
rappresenta il maggior costituente dei tessuti biologici umani.

(OwoOUOI UOw" 3wUIl OUPEOQWET OOZEEQUE W6 wxIDWHWE wYy w' 4 OwadUI
assumendotaiad Ywx OPET 6 wOz EOUI OUEaADPOOT WEEwWI UUEwWx UOEOUUE WO
parte dei tessuti molli del corpo umano € compresa nel range £100 HU, mentre le ossa

piu dense e i denti possono arrivare fino a 3000 HU, come si nota dallafigura 4.4.

~— 4y
>
.

Fig. 4.4¢ Valori HU per i principali organi e tessuti umani.
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Valori HU teorici attesi e valori HU sperimentali calcolati dal tomografo non sono pero

sempre identici. Bisogna tener conto delle variazioni di efficienza nel tempo e del

guadagno elettronico dei sensori del detector. Operativamente, si eseguono calibrazioni

sperimentali dei valori HU mediante fantocci di calibrazione prodotti ad hoc, che

contengono inserti di densita nota che riproducono quella di aria, acqua, polmoni (in fase

inspir atoria ed espiratoria), muscoli, fegato, massa adiposa, ossa e altri tessuti od organi

di interesse.

Al CNAO la procedura di calibrazione viene effettuata con il fantoccio CIRS ( CIRS

Electron Density Phantodiw | w UBx1 OUUEw x1 UPOEDPEEOI &U01 w x1 Uw
corrispondenza fra densita reale e valore HU ricostruito.

Fig. 4.5¢ Fantoccio CIRS Electron Density Phantom per la calibrazione delle unita HU
in CT.

Una volta terminato il processo computazionale di ricostruzione della matrice di voxel

supporti la lettura e la visualizzazione delle CT.

Per consentire la rappresentazione grafica del volume, la matrice di voxel viene
riprodotta in scala di grigi, impostando una corrispondenza biunivoca fra valore HU e
tonalita di grigio abbinata ( figura 4.6).
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strato e voxel

immagine ricostruita
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scansionato.
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In figura 4.7, si puo vedere la ricostruzione CT della regione testacollo di un paziente:

sono mostrate le immagini di alcune sezioni lungo i tre assi principali del corpo (sezione

assiale, sagittale e frontale) del volume tridimensionale esaminato, rappresentate in scala
di grigi, e un rendering 3D generato al computer per la visualizzazione di strutture ossee

e muscoli. Come si nota dalle immagini delle tre sezioni, in bianco sono raffigurate le

zone ad elevata densita che hanno prodotto maggiore attenuazione del fascio, mentre in
nero quelle ad attenuazione molto ridotta o p ressoché nulla. | diversi toni del grigio

identificano i vari organi e tessuti a densita intermedie.

Fig. 4.7¢Esempi di immagini fornite dalla CT: in alto, a sinistra la ricostruzione
volumetrica e a destra il piano assiale; in basso, i piani sagéthtentale.
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DOOET POPw" 3wl wel 00z POUI UOWYOOUOI WUPEOUUUUDUOS

423. 04 + ( 3DEgLE IMMAGINI E FONTI DI ERRORE

(OwYEOUET T POWET 00z1 UEOT w"3wé w@UIl OOOWEDPwx1 UOI UUI Ul w
interna attraverso la ricostruzione tridimensionale , fetta per fetta, del volume
scansionato.
Le immagini ricostruite sono pero affette da alcune fonti di errore ed effetti intrinseci di
distorsione che influiscono sulla loro qualita.
SUEwWw Pw xUPOEDXxEOPwW I EOUOUPW ET T w POI onpin€d 8EOOw OEw UP U
evidenziano, ad esempio:
- infase di acquisizione: - le dimensioni dei sensori del detector;
- la distanza di campionamento fra le varie proiezioni e
il numero di proiezioni registrate;
- la velocitd di avanzamento del lettino e il passo di
rotazione del detector, che insieme generano la
traiettoria elicoidale della scansione;
- intensita ed energia del fascio di raggi X utilizzato
(impostate in base alla porzione corporea che si vuole
analizzare);
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- altre fonti minori di errore.

- in fase di ricostruzione: - il filtro (kernel) di ricostruzione utilizzato e il processo
di interpolazione;
- le dimensioni dei voxel in cui viene suddiviso il
volume (inoltre spesso i voxel non sono isotropici).

Un altro importante fattore che influisce sulla qualita E1 00z DOOET POl wUPEOUUUU
rumore. Anche nelle immagini CT, come nella generazione di qualsiasi altro tipo di

immagine, € presente una certa quantita di rumore: esso pud essere di tipo quantico

oppure di tipo elettroniconel caso della CT. Il primo & dovuto alla natura probabilistica

El 00zDOUI UEADPOOT wi UEWUEEPEADPOOI wi wOEUI UPEwI wEOOE
del detector. Il secondo, invece, € generato nel corso delle approssimazioni dei

procedimenti e degli algoritmi di calcolo impieg ati nella ricostruzione delle immagini del

volume scansionato.

Nel complesso, il rumore rappresenta una fonte di incertezza ed errore intrinsecamente

presente nelle immagini CT che si manifesta come una fluttuazione del valore HU di un

certo tipo di materi ale o tessuto attorno al valore HU atteso, calcolato durante la fase di

calibrazione. Questo genera piccoli discostamenti nella densita ricostruita e raffigurata

Ol 00z POOET POl WUPUxT UUOWEOOEWET OUPUAwWUI EOI WwET Owoll

Infine, nelle immagini possono essere presenti degli artefatti legati al principio fisico di
interazione della radiazione X e al processo di ricostruzione. Di seguito si riportano le
principali cause che possono generare tali effetti di distorsione:
- scattering dei fotoni primari del fascio, che p ossono essere deviati dalla direzione
principale di irraggiamento, comportando dei falsi conteggi nelle proiezioni e
una ricostruzione errata di essi;
- aliasing fenomeno che si manifesta con distorsioni, anelli o rigature ai bordi degli
oggetti a causa dela frequenza di campionamento?’ (e quindi del numero di
proiezioni) troppo ridotto;
- ring artifact (artefatti ad anello), anomalie generate dal malfunzionamento o dalla
calibrazione errata di un sensore del detector; infatti, nella ricostruzione
El 00z bé Guestoméhera la tipica distorsione ad anello;
- beam hardeningOY Y1l UOw Oz DPOEUUDPOI OUOWE]I Owi EUEDPOw x UOE
El OUPUAOwWDWEOI i i PEPI OUPWEPWEUUI OUEaAaDOOPWEDXI
incidente: i raggi X di bassa energia vengonomolto piu attenuati rispetto a quelli
ad alta energia dai tessuti del paziente. Tale effetto si evidenzia soprattutto in
mezzi molto densi, come le strutture ossee, che producono un indurimento
significativo del fascio.
Alcuni scanner possono includere al loro interno un algoritmo di correzione di
UEOIl wi i 11T UUOOWEEUEUOWUUOOZEUUI OUEaADOOI wui OEUE

17 Per riprodurre correttamente le immagini CT e minimizzare il fenomeno di aliasing, deve essere rispettato il
teorema di Shannon- 38 UPUU WE x x OPEEUOWEOWEEOXxDOOEOI OUOWUXxEADPEOI wEl 00z O1 1
trasversale sia per quello assialeppO1 OO0z EE@UDUP&ADP OO WEWUXxDUEOI OwPwWEUTI wUOOOWEOOED
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- motion artifact distorsioni prodotte dal movimento del paziente durante
OZEEQUDPUDPADOOT w"38w2] wi OPwUxOQUUEOSTIIBEPwWUOOOWEOOU
solo un leggero effetto di sfocatura dei contorni; in caso contrario invece, Si
hanno artefatti molto piu evidenti, che appaiono come immagini doppie 0 image
ghosting(scie fantasma);

- effetto volume parziale: i voxel del volume scansionato possono spesso contenere
molti tessuti differenti al loro interno; quando questo avviene, il valore HU del
voxel non pud rappresentare i singoli tessuti realmente presenti, ma viene
calcolato come la media pesata dei coefficienti di attenuazione dei vari tessuti

conOUl OUUPB W3EOT wiiiTU0Ows wYPUPEDPOI wUOxUEUUUOUOWD
fra mezzi di densita molto diversa fra loro (es: aria/mucose o, peggio, aria/osso,
ecc.).

Aliasing

Beam hardening Ring artifact

Effetto volume parziale Motion artifact

pancreas

*

/

effetto volume parziale

fetta CT

fetta CT spessa fetta CT sottile

Fig. 4.8¢ Artefatti delle immagini CT.

4.2.4. LEGGERE LE IMMAGINI CT

Saper leggere leimmagini CT & importante per interpretare correttamente cio che viene

rappresentato.

"ExPUIl wuwxUPOEWEDPWUUUUOWEOOT wo wxOUDPapOOEUOwW! wOUDPI OUEU
come viene poi riprodotto nelle immagini CT) € un requisito fondamentale per ot tenere

informazioni corrette sulla sua anatomia. La diagnosi viene fatta dal medico osservando

T OPwOUT EOPOWOl wUUUUUOUOUUT wi whbwUI UUUUPWYDPUPEDPOPWOI O
EOOOUEIT Ul wOEWEBDUxOUPaDOO!I wEl OwxEabl OUI wEUUEOUI wOzEE
EwET Pw OOOw 6w i UxIT UUOw ET 001 w OEUI UPI wxUPOEwW EPUEUI O
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ExxUOUUPOEUDPYEW] WEPWEYI Ul Owxl UOOOInGO QalieUOz PEIT E w |
immagini ricostruite.

(OWEEUI WEOOEwWUDPxOOOT PEwI wE O GEla fatdbgaditelrcas O O1 wE OOz
specifico, la neoplasia che si vuole andare a trattare con il fascio di adroni), il paziente

puo essere disposto sul lettino secondo le orientazioni HF (head firs} oppure FF (feet firs).

Nel primo caso, il paziente & disteso con la testa rivolta verso il tomografo, mentre il

lettino avanza verso di esso: la testa del paziente € la prima parte del corpo ad entrare

OEwUPEOUUUUADPOO] WE]I OOzPOOET DOl wbOPAPEWEEOOZUOUE
contrario a quello di scanning, quindi dai piedi verso la testa. Questa modalita viene
utilizzata principalmente quando si vogliono indagare regioni anatomiche della parte

superiore del corpo.
Viceversa, in caso di posizionamento FF, il paziente € disteso sullettino con i piedi posti

opposto. Ad ogni modo, il caso FF & molto piu raro rispetto al x Ul ET1 E1 OU1 wEOOz DOU
El OOz EOEPUOWEEUOUI UEXxPEOOWEEOWOOO! OUOWET T wi UUOwW
xEUOl wbOi T UDOUI WET OWEOUXx OOWEOQWEPWUOUUOWET OWEEE!
tipologie di neoplasie che si localizzano principalmente nelle regioni craniale, toracica o
pelvica. | pazienti trattati con adroni vengono esaminati (e, dunque, poi anche irraggiati)
guasi esclusivamente in posizione HF.
Inoltre, si pud scegliere di collocare sul lettino il paziente supino (S), ovvero sdraiato sulla
UET Pl OEWEOOwWPOwYPUOwWUDPYOOUOWYI UUOWOZEOUOOwWOXxxUU
rivolto verso il basso, in base alla miglior angolazione di ingresso del fascio al fine di
evitare o risparmiare dose agli organi critici.
Combinando insieme | e varie opzioni, si ottengono 4 posizionamenti possibili sul lettino:

- HFS (headfirst suping, con il paziente supino e la testa che entra per prima nel

tomografo;
- HFP (headfirst proné, con il paziente prono e la testa che entra per prima nel

tomografo;

- FFS f{eetfirst suping, con il paziente supino e i piedi che entrano per primi nel
tomografo;

- FFP (eetfirst prong, con il paziente prono e i piedi che entrano per primi nel
tomografo.

Per leggere correttamente le immagini CT, bisogna considerare che sbttamente si

analizzano in sequenza le immagini delle varie sezioni assiali del volume scansionato,

fetta per fetta, e la prospettiva da cui esse vengono osservate € quella frontale al

tomografo, ai piedi del lettino, come rappresentato in figura 4.9. Tenendo presente cio,

nei casi di posizionamento HFP e FFS, la destra e la sinistra del paziente coincidono con

@UI 001 wEl 00z OUUI UYEUOUI Owldil OUUI wOl PWwEEUDW' %2 wil w%
UPOPUUUEWEI 06z OUUI UYEUOUIT wl wYPEIT YI UUE®
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Prospettiva di
osservazione

Fig. 4.9¢ Prospettiva di osservazione delle immagini CT. Nel presente caso, il
paziente & disposto sul lettino in posizione HFS (head first supine).

4.25. CALIBRAZIONE HU-WEPLPER+7 #1.3%$1 [/ (

In fase di pianificazione del trattamento, il fisico medico progetta il numero d i campi da

utilizzare e la loro direzione di ingresso direttamente sulla CT del paziente, in base a

valutazioni cliniche e dosimetriche sulla tipologia e sulla sede della neoplasia da curare e

degli organi circostanti.

E gia stato evidenziato come il fascio abbia dimensioni in sezione non trascurabili (fino a

| YWOOWEPUEEWEPWEDPEOI UUOwWO! OWEEUQWEPwWwxUOUOOPwWI WEDPUEE
rispettive energie minime di estrazione) e il software TPS deve tenere conto di cio
durante la progettazion] wET OOT wil O1 Ul Pl wxl Uw Oz PUUETT PEOI OUOwWEIT C
OUOOUI wi wxl UwPOWEEOEOOOWET OOEWEDPUUUPEU&ADOOI wUx

un target cosi complesso ed eterogeneo come il corpo umano, infatti, porzioni diverse

e densita differenti, generando, quindi, range differenti nel target per particelle del

medesimo fascio.

Il range di una particella carica dipende non solamente dalla distanza fisi ca realmente

percorsa in un mezzo, ma anche dalla densita di questo: a parita di energia, il range della

particella & tanto maggiore quanto minore € la densita del materiale attraversato. A

x EUUDUI wEEOOz I Blods,sbpdcdricavaierzhe! perlphticelle identiche, alla

medesima energia, incidenti su due mezzi differenti (1 e 2) di densita m e ae, i range R e

Rz percorsi in essi sono legati da proporzionalita inversa, secondo la relazione:

v
ova € 4.9

Dunque, se si considera un target eterogeneo come il corpo umano, particelle dello stesso
fascio possono raggiungere ed essere completamente fermate a profondita differenti al
suo interno. Dal punto di vista opposto, analogamente, medesime profondita
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geometriche in esso non implicano necessariamente medesime energie di estrazione delle
particelle incidenti.

Per tenere conto delle diverse densitd incontrate dalla particella lungo la traccia
attraverso il volume bersaglio e calcolare la corretta energia di edrazione necessaria per
raggiungere un determinato punto in profondita, viene utilizzato il WEPL ( water
equivalent path lenghtla lunghezza del cammino equivalente in acqua), ovvero Si
trasforma la lunghezza del percorso geometrico della particella in un mezzo di una certa
densita in un percorso analogo in acqua di lunghezza equivalente, moltiplicando il primo
per un coefficiente calcolato come il rapporto fra la densita del materiale attraversato e la
Eil OUPpUawEl OOZEEQUEOG

a T« (4.5

Si noti che lunghezza reale e lunghezza equivalente sono espresse nella stessa unita di

misura, a patto che anche le due densita lo siano.

BUUUPWPDWEEOGEOOPW] wPDWEOSI UOOUPWI UEWOT wh®iT w" 3wEIl b
lavoro di tesi sono stati effettuati appunto in termini di WEPL.

OET 1 WOEWOEUUPE]I wUOUPEDPOI OUPOOEOI wUPEOUUUUDPUEWEUU
scansionato, puo essere espressa secondo il criterio del WEPL.: in pratica, la densita media
di ogni voxel, calcolata in unita HU durante il processo di ricostruzioned I 00z BOOET POl Ow
El 00z1 QUE4APOOI wKEKkBwW+EWEOOYI UUDPOOI WEI PuYORI OQwEE
eseguita grazie a una curva di calibrazione HU - WEPL che viene acquisita
sperimentalmente con fantocci e strumenti dedicati e ripetuta periodicamente una o due
YOOUI wEOOZEOOOOWEPWOOUOES w# UUEOUT wOEWEOUUUUAaDOOI
EOOYI UUDPOO] wli UEVUVUEWEDWUOEWE] EPOEWED walddl@&UPWEOO7 BC
per interpolazione lineare. In tabella 4.2, sono riportatt Puwx UOUPWEE@ZUDPUDPUPWEUUEOD
curva di calibrazione effettuata al CNAO. Alla densita di ciascun elemento sono
associate: due colonne di valori HU, poiché bisogna scegliere il protocollo di acquisizione
CT18 adeguato (head per la testa, opelvis per la zona pelvica o toracica) da impostare in
base alle dimensioni della sezione del volume che il fascio deve attraversare, e due
colonne di coefficienti WEPL, in base al tipo di particellal® selezionata per

Oz PUUETT DPEOI OUOG

18 |In ciascun protocollo CT sono gia preimpostati i valori di esposizione, intensita e corrente del fascio di raggi X

in funzione delle dimensioni assiali del volume da scansionare. Per volumi piccoli com e la testa sono sufficienti

intensita e correnti piu contenute rispetto a quelle necessarie per la corretta scansione di sezioni della regione

addominale o toracica. Di conseguenza, cambiano anche i valori HU di ricostruzione in base alla modalita di

acquisizione.

191l range e i valori di WEPL dipendono dal tipo di particella selezionata e il processo di interazione collisionale

UUEwxEUUDE]I OO1 WwEEUPET | wi wOEUI] BBdws wEl UEUPUUOWEEOOzI BUEaADOOI wE
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CALIBRAZIONE HWEPL
. . . Valori HU [HU] Valori WEPL
Materiale Densita [g cnf] Testa Pelvi | Carbonio| Protoni
aria -1024 -1024 0,0011 0,0011]
polmone (fase inspiratoria) 0,19 -892 -837 0,1979 0,191
polmone (faseespiratoria) 0,489 -537 -509 0,5113 0,503
adipe 0,949 -74 -66 0,9653 0,967
seno 0,976 -33 -30 1,0032 0,994
acqua 1 0 -3 1 1
muscolo 1,043 53,5 49 1,0557 1,048
fegato 1,052 61 55 1,0624 1,056
0sso trabecolare 1,117 290 248 1,122 1,108
ossocorticolare 1,456 1192 973 1,46 1,46
titanio 3080 3080 3,15 3,15

Tab. 4.2¢ Valori di calibrazione HYWEPL utilizzati al CNAO.

Curva di calibrazione HU testa - WEPL carbonio

3L
g

2,5

WEPL
;8]

1,5

0,5

-1200 -700 -200 300 800 1300 1800 2300 2800 3300
Numeri CT [HU]

Fig. 4.10¢c Esempio di curva di calibrazione nato HU con modalita di acquisizione
head e WEPL per ioni carbonio. Le altre curve hanno un andamento molto simile a
quella rappresentata.

Come si puo osservaredalla figura 4.10, la curva di calibrazione non é perfettamente

lineare: questo e dovuto al fatto che la fisica di interazione fra radiazione e materia é

molto diversa per gli adroni carichi, con cui deve essere effettuato il trattamento, rispetto

EOQOWEEUOWETI DPwi OUOOPOWET T wyi OT 6006wUUPOPAAEUPW*xT UwOz D
nella previsione del range reale delle particelle e rappresenta una delle possibili fonti di

errore gia discusse nel paragrafo 3.1.

4.2.6. ESTRAZIONE DEI DATI UTILI DAl FILE DICOM CT

Per poter effettuare simulazioni accurate e realistiche dei casi studio selezionati, &
fondamentale riprodurre correttamente la geometria del paziente in fase di acquisizione
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El 001 wbpbOOET bOPwi OWUUEEI UUBYEOI 601 OwOUUUT woOl wUxI E
del fascio nei vari campi di trattamento. Le informazioni necessarie a tale scopo sono
UbxOQUUEUI wEOOzDPOUI UOOWET PwYEUDPwWI POT w# (" ., wel Owx E
(WEEUPW" 3WUOOOWEEUVUEOOT EUPWPOWUET wUx1 EPI PEPWEOOZ B
processo di ricostruzione del volume scansionato. Per ogni fetta assiale del volume, viene

creato un file contenente la rappresentazione 2D della fetta in unita HU e altre

informazioni di acquisizione; le varie fette possono, poi, essere ordinate in sequenza in
OOEOQWEEWUDXxUOEUUUI wOEWOEUUDPET wt # WEPDwWYORT OQwl OWEUO
Per k1 UUDUE&ADPOOI WEI PWEEUPWUUPOPWEEDWI POT w#("., wEl
MATLAB 20 PREPARATORE_DATI.mda me scritto: esso apre e riordina correttamente

tutti i file delle singole fette e, assemblandole, costruisce la matrice tridimensionale di

valori HU, che viene salvata in una variabile MATLAB chiamata volume_imagelnsieme

ad essa, vengono generate anche le variabilislice_date image _meta_datehe contengono

alcuni dati utili per la ricostruzione della geometria del paziente.

In image_meta_dataengono salvate le informazioni estratte dai seguenti tag dei file
DICOM CT:
A.1) Patient ID: identificativo del paziente analizzato;
A.2) Modalityo w Ux1 EPI PEEwWw OEw xUOVYI OP1 OAEwWEI PwEEUDW |
#(" ., OwbOwg@UI UVOOWEEUOOwWUPwWI Ews " 3270
A.3)  Acquisition Date data di acquisizione della CT;
A.4) Body Part Examinelw Ul T POOI w EOUxOUI Ew EOEOPA4AEUEW

Ul OOEwWUOUEEPEEwWms" ' $23 7 AwWwOwWOEwWUIl UUEwps' $ ¢
A.5)  Protocol Name protocollo di acquisizione impostato. Al CNAO, si utilizzano

POwx UOUOEOOOOwWs13¢ "' 1 EE3T POz wOxxUUI wbOwx UOUC
A.6) Patient Position (PR) wx OUP&a b OO0l wEl OwxEabl OUIl wuUOwOoil U0

s %%/ 7z KO
A.7)  Number of Slicesnumero di fette in cui & stato suddiviso il volume

scansionato; i dati relativi ad ogni fetta CT sono salvati in un file DICOM,

quindi avrd un numero di file della CT pari al Number of Slices
A.8) Physical Total Z spessore totale z in sistema di riferimento DIC OM del

paziente?!, della porzione scansionata; & calcolato come il prodotto del

numero di fette per lo spessore di ciascuna fetta.

In slicedatg invece, sono contenute le seguenti informazioni, estratte da ciascuno dei file
DICOM della CT, fetta per fetta:

20 | file MATLAB con estensione .m (detti anche M-file) EOOUT OT OOOWDOWEOEDPE]I wUEUDUUOWEEOOZ
sequenza di comandi che il programma deve eseguire. | file .mat , invece, contengono variabili e dati MATLAB

salvati dal workspace del programma.

21 Per la definizione del sistema di riferimento DICOM de | paziente e degli altri sistemi di riferimento utilizzati,

vedi il capitolo 5.
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B.1)

B.2)

B.3)

B.4)

B.5)

B.6)

B.7)

B.8)

B.9)

B.10)

Data Collection Diameterin [mm]: diametro della sezione del volume
UEEOUDPOOEUOW EVUEOUI w Oz EE@UPUPEADOOT w" 30w HOw U
diametro di acquisizione pari a 500 mm;

Reconstruction Diameterin [mm]: diametro della sezione del volum e
UPEOUUUUPUOWOI O0zDPOOET POT WEWUI T UPUOWET OQwx UOET |
YD1 Ol wUPEOUUUUPUOWPOWEDPEODOI OUOWET 00zPOUI UOwY O
questo tag si ha 500 mm;

Physical Height e Physical Wdth, in [mm]: altezza e larghezza riprod otte

01 00z POOET POl w"30OwWOEWUI apOOI WEPUEOOEUI wEI Ow Y
Rowse Column® wOUOT UOWEPwx DRI OQOWET 1T wEOOx OOT 6606wbdz OO
direzione verticale e orizzontale rispettivamente; la risoluzione € pari a 512 O

512 pixel;

Pixel Spacingcontiene le dimensioni dei pixel, calcolate come il rapporto di

altezza e larghezzaEl OOz POOET POl wUPUxTI UUOWEOwWOUOI UOWED

lungo le due direzioni (ovvero

To X @—¢—); i pixel delle immagini

di ciascuna fetta sono, dunque, di 0.976630.9766 mnt,

Slice Thicknessspessore delle fettein cui & stato suddiviso il volume per

eseguire la ricostruzione; generalmente, nei protocolli di acquisizione usati

al CNAO e impostato un valore pari a 2 mm. Esso rappresenta la terza

dimensione dei voxel, che avranno, quindi, dimensioni di 0.9766 20.97%66 22

mms3;

Slice Locationcoordinata spaziale z della fetta, in sistema di riferimento

DICOM del paziente; cid permette di ordinare correttamente le varie fette e

ricostruire la rappresentazione tridimensionale del volume scansionato nella

CT;

Patient Position (PP)vedi voce A.6; il posizionamento del paziente viene

specificato anche per ciascuna fetta;

Image Position Btient (IPP) 22 coordinate (X,y,z), in sistema di riferimento

DICOM paziente, del centro geometrico del voxel in alto a sinistra della

prima fetta della CT; questo punto viene preso a riferimento nel volume

tridimensionale ricostruito e le sue coordinate permettono di identificare

U1 001 WEPWOUEOUPEUDPWEOUUOwWxUOUOWEOOZzDPOUI UOOWE
Image Orientation Pag¢nt (IOP) 23; contiene 6 valori che sono, rispettivamente,

i tre coseni direttori della prima riga e i tre coseni direttori della prima

colonna di pixel della prima fetta CT della matrice tridimensionale

ricostruita, orientati rispetto al sistema di coordi nate DICOM del paziente.

$UUOwWPEI OUPI PEEWOEWEDUxOUDPAaDOO] wEI OwxEabi 601 w
(OWEEU] WEOOEWxOUDPADOOEDI OUOWUET OUOOWOZ (. / wxUg
valori:

28 0U00ws wEl I POPUOwWxT UwOT OUOEWET 001 wi 1 00T wETl OwYOOUOT OWOEWOZ (. / wEDwWI

fetta della CT.

23Vedi il paragrafo 5.3 per una descrizione piu approfondita.
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- HFS:Image Orientation Patient = [1;0;0;0;1;0]
- HFP: Image Orientation Patient = [-1;0;0;0:1;0]
- FFS:Image Orientatio n Patient = [-1;0;0;0;1;0]
- FFP: Image Orientation Patient = [1;0;0;0:1;0]

B.11) Smallest Image Pixel Valuealore HU minimo presente nella fetta CT;

B.12) Largest Image Pixel Valuealore HU massimo presente nella fetta CT;

B.13) Slice Dat: matrice 2D dei valori in unita HU associati ai 512 2512 voxel di
quella fetta.

Per ciascun paziente analizzato, queste sono le informazioni utili che sono state estratte

EEPwi POl w# (" ., wEI OO01l wYEUDP] wi 1 U0l w"30wbl ET UUEUDI
della simulazione. Le variabili volume_image slice_datae image meta datache le

contengono, sono state salvate nel fleVOLUME_IMAGE.mat e utilizzate, poi, nel corso

delle varie simulazioni.

4\ Volume Viewer - Rendering Editor

'VOLUME VEWER

Rendering Editor

| Volume Rendering v

Opacity

| VZSlice

Image Intensity

O ()

[ Lighting

Fig. 4.11¢ lllustrazione grafica mediante il visualizzatore Volume Viewer di MATLAB
della ricostruzione tridimensionale del volurseansionato di un paziente. Sul lato
sinistro sono visibili anche i tre piani che permettono di analizzare le tre sezioni
principali (assiale, frontale e sagittale).

4.3. CONTOURING E STRUTTURE

Per progettare e controllare adeguatamente la distribuzione spaziale di dose da

somministrare nella regione corporea interessata, il medico traccia a mano i contorni dei
YEUPDwWUEUT I UWUEEDPOUI UExPEDwI wEI T OPwOUT EOPWEWUDUET
fetta per fetta. Ad ogni struttura viene associato un certo valore di dose da somministrare

oppure un constraint di dose, adeguato al tipo di organo, che non deve essere superato

per non rischiare di indurre tossicita in esso. | contorni delle strutture permettono anche
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di visualizzare meglio sulla CT il profilo a natomico della zona che vuole essere messa in
evidenza. Complessivamente, le varie regioni scontornate sono spesso racchiuse sotto la
sigla ROI (Region Of Interest

Il file DICOM RT -STRUCT contiene al suo interno tutte le informazioni relative a ogni
struttura disegnata dal medico. Estraendo i dati significativi, &€ possibile ricostruire i
contorni delle varie strutture anche su dispositivi o software diversi dal TPS.

4.3.1.

ESTRAZIONE DEI DATI UTILI DAL FILE DICOM RT-STRUCT

Nello script MATLAB PREPARATORE DATImEz 6 w UOEw Ul 4aDOO1 wEDwW EOEDPET w |
EOOz1 UUUE&ADOOI w El bwSERUCD wellpabedt® W Bg OWdvbeé w 1 3
contengono i dati di interesse sono i seguenti:

1
2)
3)
4)

5)
6)

7)

8)

Patient ID;
Modalityo uPOw@ Ul UOUOWEEUOOwo wUx1 EPI PEEUOwWs 132314"320
Study Date data in cui € stato generato il file;
Study Description si riporta 'RT"RT_HeadThin' o 'RT”RT_PelvisThin', in base al
protocollo di acquisizione;
Patient Position (PP);
Structure Set ROI Sequenci cui sono contenuti vari item, ciascuno dei quali
identifica una struttura disegnata per contornare una ROI; selezionando uno
degli item, si possono estrarre il nome (ROl Namg e il numero (ROl Numbej
EUUUPEUDUPDWEOOEwWlts(KigEY OUEwml Uows OPEOOOOZ w
RT ROI Observation SequerceuE OET | w@UPwWEZ 6 wUOwWPUI OQwx1 UwdT OpwU
in cui si possono trovare il Referenced ROI Numheil numero per risalire alla
disegnata (generalmente, ci possono esseres / 357 Ows " 35z OwEOUUPwWUEUT I U
UEEPOUI UExPEOws. 1& -zwbws$73%$1- +7OwET T wbEI OUDPI
tracciare il contorno esterno della superficie del paziente);
ROl Contour Sequengedove, di nuovo, € presente un elemento per ogni
struttura . Se si seleziona una delle ROI a disposizione, si pud accedere al suo
tag Contour Sequenceaui sono inclusi diversi item, in cui sono contenti tutti i
contorni della struttura disegnati nelle varie immagini CT. Ogni item descrive
UOWEOOUOUO O it izantoraiDélldtruttéra scelta, disegnati nelle
varie fette della CT, compone la struttura stessa. Per ognuno di questi item sono
specificati:
8.1) Contour Numbed6 wuDOwOUOI UOWET OWEOOUOUOOwWUI Ol abpOOECL
struttura;
8.2) Number of Catour Points numero di punti che definiscono il contorno
scelto; infatti, i contorni delle strutture, tracciati a mano a linea
continua sulle immagini CT, vengono convertiti automaticamente dal
UOI UPEUI w3/ 20wEUUEOUI woOz1 Ux Oduentada DOOT wbOwi B
di punti campionati lungo tale contorno. Se lo si vuole riprodurre a
partire dai dati contenuti nel DICOM, é sufficiente congiungere in
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ordine con una linea spezzata tali punti campionati: si otterra cosi la
ricostruzione (approssimata) del contorno desiderato;

8.3) Contour Data coordinate (x,y,z), in sistema di riferimento DICOM
paziente, dei punti campionati dal software lungo il contorno
selezionato. Come gia specificato prima, per riprodurlo, basta unire
sequenzialmente i punti.

Ai fini del presente lavoro di tesi, sono necessarie e sufficienti le informazioni relative

esclusivamente alla struttura disegnata per delimitare il contorno della superficie del

xE4ADI OUT OwUx]T UUOwWEI OOOPOEUEwWsUOPOz wi®wosex1 OO01 z w
$$73%$1- +z wrhRDIROWinteEpieted type Tale struttura & fondamentale per
OPOPOPAAEUI w Oz1 UUOUI w UUEUPUUPEOW xUOBEOUUOW EEOQW
ricostruzione CT, attorno alla superficie esterna del volume scansionato, come verra

spiegato nel paragrafo 6.3

4.4. PIANO DI TRATTAMENTO

Il piano di trattamento viene disegnato ad hoc per ciascun paziente dai fisici medici

EPUI UUEOI OUI wUUOOI wbOOET POPWEEGUDPUDUI WEOOwWOzI1 UEC
seguito del termine della procedura di scontornamento dei target e degli organi presenti

nella regione corporea interessata. Il fisico medico imposta e ottimizza il numero di

campi e le varie specifiche tecniche in base alla dose prescritta dal medico e alle direzioni

accessibili di irraggiamento, che consentono al fascio di raggiungere il tumore senza

violare i constraint degli organi contornati. E necessario stabilire adeguatamente: tipo di

particella da utilizzare, numero di frazioni, orientamento del lettino, direzione di ingresso

di ogni campo, fette energetiche, spot da irraggiare e molti altri parametri.

A termine del completamento e della validazione del piano da parte del medico

UEEDPOUI UExDPUUEOwxUgwbOPaPEUI wOzI1 UOT EaDOOI wEl OOEU
per il piano di trattamento sono contenute nel file DICOM chiamato RT -PLAN.

OUIl U0z UOUPOOWO WPOwWIi POT WETT wYPI O wOl UUOWEOET | WEE
EUUOOEUPEOwWOZzI UOT EaDOOI wEl Owi EUEDPOGS

4.4.1. ESTRAZIONE DEI DATI UTILI DAL FILE DICOM RT-PLAN

Le informazionineE1 UUEUDI wx1l UwUl x OPEEUI wOZEUUI UDUOWEPwWHUUI
sono estratte dal file RT-PLAN grazie ad alcune sezioni di codice sempre dello script
PREPARATORE_DATI.m
Di seguito, si riportano i tag che contengono le specifiche utili ai fine del presente lavoro:

1) Patient ID;

2) Modalityo ubOw@Ul UUOWEEUOOwoé wUx1 EDI PEEUOQws 13/ + -2
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3) Study Date data di generazione del piano di trattamento;
4) Study Descriptionsi riporta 'RT*"RT_HeadThin' o 'RT"RT_PelvisThin', in base al
protocollo di acquisizione;
5) PatientPosition;
6) Fraction Group Numberal suo interno trovo il humero di frazioni pianificate
(Number of Fraction Plannéa di campi (Number of Bam};
7) lon Beam Sequencehe contiene al suo interno vari elementi (item), uno per
ciascuno dei campi pianificati; in ogni item sono riportate le specifiche di un
campo:
7.1) Radiation Typetipo di particella utilizzata per la terapia; al CNAO si
xUgwUl 01 aPOOEUT wbOOPWEEUEOODPOwms (. - 27 AwOx x UL
7.2) Final Cumulative Meterset Weight numero di particell e
complessivamente erogate per il campo corrente;
7.3) Virtual Source Axis Distancesin [mm]: distanze dei due magneti di
UEEOUDPOOI WEEOO7zDPUOGEI OUUOWEDWUEOGEOWOEWEDUUE
puo essere pensata come il punto in cui viene deflesso il fascd per la
scansione. Nelle linee orizzontali, il fascio che giunge sul volume
EIl UUET OPOwo wEDBYI UT 1T OUI OwxOPET 6wYDI Ol w?PUxEA4A
magneti in modo da irraggiare tutti gli spot della fetta, per tutte le
fette. Nella linea verticale, invece, i magneti di scansione si trovano
prima del magnete a 90°, quindi il fascio viene deflesso in direzione
verticale una volta che & gia stato correttamente deviato dai due
magneti di scansione per irraggiare lo spot desiderato; i raggi del
fascio che giungono sui vari spot del target sono fra loro paralleli,
quindi si dice che nella linea verticale il fascio e parallelo. Bisogna
tenere conto del fascio divergente o parallelo, poiché cio influisce sulla
parametro Virtual Source Axis Distances significativo solamente per le
linee orizzontali, allo scopo di tracciare le traiettorie dei raggi
divergenti.
7.4) Number of Range Shifteraumero di range shifter utilizzati;
7.5) Range ShifterWater Equivalent Thicknessin [mm]: spessore acqua
equivalente del range shifter, se usato; al CNAO, se ne utilizza un
unico modello, dello spessore di 31.2 mm acqua equivalenti;
7.6) Gantry Angled uDOEPEEwW Oz EOQOT OOE4ADPOOTI WEPWPUUET T PEOI
sistema di riferimento del gantry; al CNAO, ci sono solamente due
opzioni: 0° per la linea verticale e 90° per le linee orizzontali;
7.7) Patient Support Angle angolo di rotazione del lettino su cui é
posizionato il paziente; rappresenta la rotazione atoUOOw EOOz EUUI w
YI UUPEEOI Ow OUUOT OOEOI w EOw xEYDOI OUOOw I w EC
rotazione yaw, descritto nel paragrafo 5.1.3
7.8) Isocenter Positian coordinate, in sistema di riferimento DICOM
xEabl OUI OwEl OO0z PUOGETI OUUOOW UPw, WDEOQUEEWEITIT O
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xE&4aD] OU1 wET YI wl UUT Ul wxOUPAaDPOOEUOWDOWOOE/(
xDEOPI PEEVUOWEOOWOZDUOGETI OUUOWEPWUEOED
7.9) Surface Entry Point coordinate, in sistema di riferimento DICOM
paziente, del punto di ingresso del fascio nel paziente, posizionato
SUlEWUUEwWUUx1 Ul PEP] OWBUEOEOwWPOwi EUEDPOWS WE
7.10) lon Control Point Sequencal cui interno ci sono diversi item, che
descrivono come & costruito il campo in energia: ognuno di essi
contiene i parametri di una fetta energetica in cui & stato suddiviso il
volume del target 24 per ogni fetta sono riportati:
7.10.1) Nominal Beam Energyin [MeV/nuclone]: energia nominale
di estrazione del fascio per la fetta corrente;
7.10.2) Scanning Spot Sizeén [mm]: dimensioni della FWHM dello
spot reall w OPUUUEUOwW EOO7ZPUOE]I OUUOOwWEEOD
approssima la sezione del fascio come un cerchio, le due
dimensioni corrispondono entrambe al diametro e saranno
uguali fra loro;
7.10.3) Number of Scan Spot Positiarsumero di spot da irraggiare
nella fetta corrente;
7.10.4) Scan Spot Positions Mapvettore colonna contenente le
coordinate (x,y), nel sistema di riferimento gantry, degli
spot da irraggiare nella fetta energetica corrente; la
posizione degli spot €& definita sul piano contenente
Oz DUOE | éybhaléalid dire?iah® di irraggiamento del
i EUEDOOW@UEOEOwWPOwi EUEPOwWx UOUEWEOOZ
7.10.5) Scan Spot Meterset Weightsettore colonna contenente il
numero di particelle erogate per ogni spot.

45. REGISTRAZIONE DELLE CT

Se si prendono in considerazione due CT del medesimo paziente, acquisite in tempi
diversi, esse non sono perfettamente sovrapponibili poiché, nonostante i dispositivi di

immobilizzazione, anche una modificazione millimetrica nel posizionamento, una piccola

inclinazione o rotazione relativa fra due parti del corpo o0 una variazione anatomica
interna di qualche organo o della neoplasia in sé, producono un disallineamento dei vari
tessuti e strutture, che porta a non avere una corrispondenza precisa fra i valori HU dei
voxel delle due CT. Il corpo umano non € un corpo rigido, ma un sistema biologico
estremamente complesso: variazioni di volume o di forma sono certamente possibili e

24 |n realta, il numero di item presenti in lon Control Point Sequence il doppio del numero di fette energetiche

reali. Per ogni item che contiene le specifiche di una fetta energetica, ne vieneriportato un altro analogo subito

dopo, in cui il numero di particelle erogate per ogni spot di essa & posto a zero. Questo secondo item serve al

#OUIl w#l OPYIl Uaw2aU0l OwUl OxOPET O1 OUTl wxl UwUUOxxEUI wOzPUUETT PEOD
successiva. Dunque, solo gli item dispari contengono le specifiche reali di irraggiamento delle varie fette

energetiche realmente pianificate.
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non sempre controllabili o prevedibili, soprattutto per quanto riguarda organi, muscoli e
tessuti molli.

Allo scopo di confrontare due CT del medesimo paziente, viene eseguita una
registrazione dei due volumi CT in modo da sovrapporre al meglio le strutture
anatomiche interne: una CT viene mantenuta ferma (CT di riferimento), mentre la
seconda (CT mobile) viene regstrata su di essa. Solitamente, esistono due tipi di
registrazione possibili, in base anche al software utilizzato:

- Registrazione rigida, in cui i volumi vengono spostati rigidamente fino a
sovrapporsi tramite traslazioni lungo le tre direzioni principali e rotazioni
attorno agli assi principali del corpo: si ha, dunque, una trasformazione rigida a 6
gradi di liberta. Generalmente, essa viene fatta in automatico dal software sulla
base dei livelli di grigio dei due set di immagini ( gray level based registian).
Vengono prese a riferimento per la sovrapposizione le strutture ossee del corpo,
che risultano essere quelle meno soggette a modificazione anatomica, perlomeno
in un soggetto adulto;

- Registrazione deformabile, che sfrutta algoritmi di registrazione molto piu
complessi che consentono anche di deformare il volume della CT mobile, in
modo da adattarlo al meglio a quello della CT di riferimento: si ha, oltre allo
spostamento con le tre traslazioni e rotazioni, la deformazione plastica del
volume scansionato. Gli algoritmi di tale tecnica sfruttano i contorni delle ROI
corrispondenti disegnate dal medico nelle due CT per applicare la deformazione
corretta.

Nel corso del presente lavoro, sono state utilizzate esclusivamente registrazioni rigide dei
volumi C T ricostruiti, in modo da poterle poi replicare su MATLAB per eseguire i conti e
EOOI UOOUEUI wOl weEBi i1 Ul 64l wi UEwPw6s$/ +wEPWUUEDI UUOUD
CT iniziale e di quello della CT di rivalutazione sovrapposti.

| processi di registrazione rigida automatica sono stati eseguiti con il software RayStation

6. Al termine del processo di registrazione di due CT selezionate per il medesimo

paziente, il software esporta le informazioni relative ad essa compilando un file DICOM

di registrazione. Con i valori degli angoli e delle traslazioni applicati durante la

trasformazione rigida, RayStation calcola una matrice di registrazione, che descrive la

trasformazione matematica applicata durante il processo per sovrapporre i due volumi.

[16] [17]

Tale matrice e tutti i dati principali possono essere estratti dal file DICOM per replicare la

medesima registrazione su MATLAB, software con cui sono state analizzate le varie CT

El Dwx E & Btérntd déd presaditd avdro.
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Fig. 4.12c Procedura diegistrazione eseguita con Ragi®n 6. E possibile verificare

la bonta della registrazione automatica fatta dal software confrontando, in
arancione e in blu, le due CT sovrapposte del paziémé#re, a destra, vengono
mostrate le varie ROI disegnate, mentre in basso sono riportate alcune informazioni
di base sulle due CT selezionate per la registrazione.

45.1. ESTRAZIONE DEI DATI UTILI DAL FILE DICOM DI
REGISTRAZIONE

+721 UOUE&ADOOI w E IdBluilE & beistrazion® Oiend effet@id mediante una
sezione del codice dello script PREPARATORE_DATI.m. Essi vengono analizzati per
verificare che la registrazione sia stata effettuata correttamente, come spiegato nel
paragrafo 6.4.

| tag che contengoro le informazioni utili sono i seguenti:

1) Patient ID;

2) Modalityo wuPpOw@Ui UUOWEEUOOws wUx1 EPI PEEOOwWs 13$&20

3) Study Date

4) Study Descriptionsi riporta 'RT*"RT_HeadThin' o 'RT"RT_PelvisThin', in base al
protocollo di acquisizione;

5) Registration Sequencen cui sono riportati due item, uno per ognuna delle due
"30wEOOzPOUI UDOWEPWEPEUEUOOWEDPWI UUPOWEDW UC
riferimento della CT e il tag Matrix Registration Sequenc¢é cui si trova:

5.1) Frame of Reference Transformation Matrix Type cui & riportata
Oz POEPEE&ADPOO]l ws1(&(#7ZOWEEOwWOOO!I OUOWET T w
registrazioni rigide per gli scopi di questa tesi;
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5.2)

Frame of Reference Transormation Matréx un vettore colonna di 16
elementi che contiene, in ordine, la sequenza dellevarie righe della
matrice di registrazione.

Per la CT di riferimento, che rimane fissa durante la registrazione,
viene riportata una matrice identita 4 04, mentre nel caso della CT
mobile, che viene sovrapposta alla precedente, il tag contiene la
matrice di registrazione reale, che ¢ stata applicata da Rag@ation.

86



Capitolo 5

SISTEMI DI COORDINATE PER
+72(#%-3(%(" 9(.-%Sw#s++ w/
DEL PAZIENTE

In questo capitolo verranno presentati i sistemi di riferimento utilizzati dai vari

dispositivi elettronici e medicali per identificare la posizione e le coordinate di punti

ExxEUUI Ol OUPWEOOOwWUxEaAaPOwi PUPEOWUUDPEDOI OUDOOEOI u
viene erogata la terapia. Saranno illustrati i vari sistemi di coordinate, previsti dalle

norme internazionali, tipicamente utilizzati in radioterapia e pil generalmente in

teleterapia.

Nello specifico, si analizzeranno in dettaglio i sistemi di riferimento necessari per

matrici di trasformazione calcolate nel presente lavoro di tesi al fine di permettere la

conversione fra di essi.
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5.1 NORMA TECNICA IEC

00zPOUI UOOWEPWUOWEPEOOWEPWUEEDPOUI UEXxPEOWEOQwIi POI w
trattamento, posizionare il paziente ed erogare correttamente il fascio con la giusta
orientazione sul bersaglio, € necessarioregolare la posizione relativa fra la macchina
radiogena e il paziente stesso, come si € visto. Si rende, dunque, necessario stabilire
univocamente e standardizzare i sistemi di riferimento (SAR 20 UP OPWE OOz POEDPYDPEUE A P OC
x UO0UDPw Ol 000w UxE&abPOw i PUPEOwW UUPEDPOI Ghoraa@i®E Ol w1 Ow OYY
tumorale, affinché la terapia possa essere eseguita correttamente. A tale scopo € stata
stilata una norma, vigente a livello internazionale, che regola le coordinate, i movimenti e
le scale da applicare alle varie apparecchiature utilizzate in radioterapia: si tratta della
norma tecnica IEC 61210 w U1 E E (UntmatiokaE Bi€zirotechnical CommissiofiEC)
appunto [18]. Essa costituisce lo standard internazionale di riferimento, applicabile a
gualsiasi tipo di apparecchiatura di teleradioterapia, simulatori di radioterapia e software
per la stesura di piani di trattamento, informazioni provenienti da apparecchiature
diagnostiche, apparecchiature di verifica e di registrazione.
Per facilitare la trasformazione matematica dei punti e dei vettori da un sistema di
EOOUEDOEUI wEOOZEOUUOOWUOOOWO! E1 UUEUPWET PwUDUUI OPWE
individuali : aE w OT OPw x EVUUIT w x UDOE b x E,&heuh& B wpodsbititk dix EUI EET D
OUOYI UUPw UDUxI UU O wviere unddegrate Qi sstema hdividlliale di
coordinate. In figura 5.1, si possono osservare alcuni esempi di sistemi IEC tipicamente
UUPOPAAEUPWXT UWPWYEUPDWEOOXxOOI OUPWEIT OOl wExxEUI EET DI
presente lavoro di tesi, € stato necesario identificare un sistema di riferimento diverso
per ciascuna delle seguenti parti: gantry, supporto porta-paziente e paziente. Inoltre,
viene sempre definito anche un sistema di riferimento fisso, immobile nello spazio, che
puo essere immaginato comequello della sala di trattamento.
E possibile convertire le coordinate di un punto da uno di questi sistemi di riferimento ad
un altro tramite apposite matrici di trasformazione , che collegano fra loro tali sistemi di
coordinate.

25 Sistemi di riferimento ( SdR) o sistemi di coordinate (SdQ.
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Ig Iw
>
§ S Yw
Iw
lo,lg < B lo _
Xw
Xg
Sistema gantry Sistema perla Sistema filtro a
limitazione del cuneo
fascio
t S = Source [Sorgente]
lo =Isocenter
(Isocentro]
s A RF = Radiation field
lo, It - [Campo di
iradiazione)
>
Sisterna supporto Sistema eccentrico Sisterna del lettino
paziente del lettino

Fig. 5.1¢ Esempi dsistemi di coordinate IEC che €& possibile definire per le varie parti
mobili di apparecchiature utilizzate in radioterapia, secondo lo standard IEC 61217.

00zDOUI UOOWET OOEwWOOUOEWUI EOPEEOQWUOOOWUUEUT wUUE
tutti i si stemi di riferimento di tipo IEC che & necessario definire:

La norma considera esclusivamente apparecchiature isocentriche, in cui tutti i

rimane sempre immutato;

Tutti i sistemi di coordinate sono cartesiani destrorsiz7;

Il verso positivo di rotazione di un sistema di riferimento IEC attorno ad uno dei
UUOPWEUUDPWG WET U1 UODOEUOQWEOOT wUI T UI owx 601 OEOU
YI UUOWOEWEDUI ap0O0I uazicdd) 0PV 8 ull © OO @asiue u E DRODU |
in senso orario e negativa in senso antiorarics;

Quando tutti gli angoli di rotazione dei sistemi di coordinate IEC sono posti a

al U0owllUUPWT OPWEUUPwWwawWwUOOOWOUPI OUEUPwWYI UUDB
soffitto della sala di trattamento);

%6 woOPYI 000wl 1 Ol UEOT OwOzPUOETI OUUOwWs wEl I POPUOWDOWUT OEADPOOT wEOwWI

verso positivo di una rotazione.
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- | vari sistemi di coordinate sono organizzati gerarchicamente, in modo tale che
O1l OPwUPUUI OEWEI UPYPWEEWUOWE OUUGaeribleEODOEOwWUOz OUT |
struttura gerarchica € suddivisa in due sottoinsiemi, uno relativo al gantry e
OzZEOUUOwWU]I OEUPYOWEOwWxE&AD]I OUI OwoOzOUPT POT WEOOUODIT w
mette in collegamento i sistemi appartenenti alle due diverse tipologie.
+EwxOUPaADOOl wi woOzOUDPI OUEOI OUOWEPwWOT OPwUPUUI OEw
collegati al sistema ascendente tramite traslazioni e/o rotazioni della sua origine,
quindi tramite una trasformazione rigida che puo essere descritta da una matrice
appositamente costruita.
In figura 5.2, & riportato lo schema con i sistemi utilizzati nel corso del presente

lavoro di tesi.
Sistema FISSO
f
Sistema del Sistema del SUPPORTO
GANTRY PORTA-PAZIENTE
g s

Sistema del PAZIENTE
p

QX
>
Qx
[atN
u»
_<
>

Fig. 5.2¢ DS NI} NDKAI RSA
trattamento al CNAO.

RA NAFTSNAYSyG2 L9/ dziAaf A

Nei paragrafi successivi verranno illustrati, uno per volta, tutti i sistemi di coordinate IEC

che & stato necessario dfinire e utilizzare x | UwET UEUDYI Ul wOz EUUI OUOWEPwWUUEU
al CNAO e, dunque, per eseguire le simulazioni numeriche del presente lavoro. | sistemi

introdotti si riferiscono specificamente al layout dei dispositivi e delle apparecchiature di

CNAO, ma il discorso pud essere facilmente esteso ad una situazione generica dal

momento che tutti i sistemi rispettano i criteri della norma tecnica IEC.

5.1.1 SISTEMA DI COORDINATE IEC FISSO: f

Il sistema di riferimento fisso & il capostipite della gerarchia di tutti i sistemi di

riferimento IEC: rappresenta il punto comune a cui tutti i sistemi di coordinate IEC

possono essere ricondotti.

Esso e immobile nello spazio e nel tempo e pud essere immaginato come il sistema di

riferimento (fisso) della stanza in cui si svolge il trattamento: proprio per questo motivo,

Ewx EUUPUI WwWEEwWI UUOwWo6 wx OUUDPEDOI WUPEEYEUI wOz OUubi O
che puo invece variare nello spazio e nel tempo.

EOI C
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5.1.1 - SISTEMA DI COORDINATE IEC FISSO: f

La lettera che lo identifica & una f minuscola posta apedice.

-1 O0OEw OOUOEwW Ul EOPEEOW Ew OPY1 O0OOw 11 01 UEOI Ow 07 OUH
UPI 1T UPOI OUOwi PUUOWS WUUEEDPODPUOOWEOOzPOUI UOOWET OOE
TEOUUAOWUSEWUUUUUUUUVUEWUOUEODOUT wE te]lungoluna®lal 0l wOz PU

sezione assiale, da diverse direzioni angolari attorno ad esso. Il gantry pud essere

utilizzato sia a scopi diagnostici, come spiegato per la CT nel paragrafo 4.2.1, sia per

erogare la terapia, irraggiando il paziente da diverse angolazioni.

La struttura, di cui € mostrato un esempio in figura 5.3, puo ruotare attorno ad un asse di

rotazione posto orizzontalmente. Il punto di intersezione tra tale asse e la direzione

(nominale) di irraggiamento identifica un punto fisso nello spazio chiam ato isocentro Di

conseguenza, fasci diretti sul paziente da angoli diversi, facendo ruotare il gantry, si

pOUI UUI EEQOWOUUUPWOT OO0OWUBT UUOwWxUOULOOWOZPUOBET OCUU

collimator

Turntable rotation

Fig. 5.3¢ Schema di funzionamento di un gantry.

0z O0UDPI OUEOI OUOwwWET OwUPUUI OEWEPWEOOUEDPOEUIT w( $" wi b
1 assez: diretto verticalmente verso il soffitto della sala di trattamento;
 assey: EPUI UUOw OUDP4a aO0OUE OOdtaithe delOdartdri, ers® i EUUT w E D w
gantry;
1 assex: diconseguenza, rispettando la terna destrorsa.
+z70UPT PO WETI OwUDUUI OEWEPWEOOUEPOEU] wi PUUOWS wOzHU
Alla luce di cio, si puo dedurre che quando il gantry € orientato verticalmente in
posizione nominale, O z EAJddihcide con la direzione di erogazione del fascio da parte
del gantry, ma diretto in verso opposto.

29 Questo e un esempio di apparecchiatura isocentrica.
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punto di installazione del gantry. Si ricordi che tale sistema di riferimento & immobile
nello spazio e nel tempo, indipendentemente da come vengano movimentati il gantry, il
lettino del paziente o le altre apparecchiature radioterapiche.

'/‘3 — ™

Direzione di

irraggiamento Vi

Isocentro
X

Fig. 5.4¢ Or[en:tazione del sistema di coordinate IEC fis§o in oelezl _punto di
installazioneR S f JFYGNE FEfQAYGISNYy2 RStEfF artr RA @

5.1.2 SISTEMA DI COORDINATE IEC DEL GANTRY: ¢

Per definire la posizione del fascio e degli spot pianificati che esso deve irraggiare

EOOzDPOUI UOOWET OwEI UUET OPOOwUPwUUPOPaAaaEWDOwWUDPUUI OEw

dalla lettera minuscola g posta a pedice.

Come accennato nel paragrafo precelente, il gantry viene utilizzato in radioterapia

perché consente di erogare il fascio sul bersaglio di interesse da direzioni angolari diverse
EUUOUOOWEEWI UUOB w+7PDOUUOGEU&ADOOT wWEPWUEOI wUPUUI OE
che il gantry pud ru otare attorno al suo asse orizzontale ed & utile definire un sistema di

coordinate che vi ruoti insieme, solidalmente.

WwE b u

+70UDI OUE&ADOOI wEl OwUPUUI OEWEDWEOOUEDPOEUT w( $" wEl Owl E

1 assez: punta sempre verso il nozzle del gantry, quindi verso la sorgente del
fascio di radiazione; ha la medesima direzione di erogazione del fascio,
ma verso opposto;
1 assey: EDUI UUOwWOUDP&AAOOUEOOI OUI woUuldl OwbzEUUI wED
gantry;
i1 assex: diconseguenza, rispettando la terna destrorsa.
Anche DOw@ Ul UOOWEEUOwWOz OUDT BDOI woé wi BUUEUEwWOI 007 DUOE
Dal momento che tale sistema ruota insieme al gantry, ys rimane fisso perché coincide
EOOWOZz EVUUT WEDWUOUE abrddd, anmuaeBdif baseualta dbiziane

wUOI

160U

angolare impostata per il gantUa 6 w21 EQOOEOQwWOl wUI T 001 wEI@OEWOOUOEwWUI |
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UOUEaDOOl wEDPwWE@UI U Uz eQefibid fositldit) ns@ daido@addofoU Ul wa
UPwl UEUEEWEEOOZDUOETI OUUOwWY]I UUOWOEWEDUI abOOl wxOUD
La posizione nominale del gantry @ quella Y1 UUDEE Ol wil wEW thiakedas®DE 1 WE wg
sistema di coordinate IEC del gantry coincide con quello IEC fisso.

Fig. 5.5¢ Orientazione del sistema di riferimento IEC del gantry rispetto al sistema
IECfisso,lj dzI Yy R290°

Il sistema di coordin ate descritto finora corrisponde alla definizione generale data dalla
norma tecnica. Bisogna, pero, tenere in conto che al CNAO non sono stati installati gantry
nelle sale di trattamento, ma solamente le linee fisse della HEBT che trasportano il fascio
accelerato dal sincrotrone fino alle tre sale, come visto nel capitolo 2.
- OOOUUEOUI wOzEUUI OAEWE]I Pwl EOUUaAOwWwxT UGOWEOET T wx1l
utilizza tale sistema di coordinate dello standard internazionale per definire la posizione
degli spot da irraggiare. Una linea fissa pud essere descritta con un sistema di coordinate
IEC gantry a patto che sia possibile definire un gantry virtuale, coerente con le direzioni
di irraggiamento delle linee fisse realmente installate. Si immagini, dunque, di avere un
gantry virtuale che si possa correttamente allineare con le linee fisse della HEBT, in modo
EEwDEI OUPI PEEUI wOz0OUDPI OUEOI OUOwW E baguivdlente) DUUIT OEw E
+7ZDUOEI OUUOWET Owl EOUVUawYDPUUUE Qettaté OUUDPUx OOET wWEOOZ
Al CNAO sono presenti solamente:
- UOGEwODPOI EwYI UUPEEO] wegt®EOEwWl AOQWEOUUDUxOOEIT OUI
- OUIl woObPOI 1 wOUP&a4aOOUEODWpUOE wxEtRWEDEUEUOE WUE OE ¢
Si consideri, ad esempio, la sala 2, in cui sono installate sia la linea fissa veitale sia la
linea fissa orizzontale. Immaginando il fascio proveniente dal nozzle di un gantry
virtuale che ruota di +90° dalla posizione verticale a quella orizzontale (e viceversa di -
90°; vedasi figura 5.5), & possibile ET1 | PODUIT w Oz OUD IsDdeEsBierUd w ET T ODw |
riferimento IEC gantry -equivalente nella sala.
Nella tabella 5.1, & riportata Oz OUDI OUE&ADOOI wUIl OEUPYEWEI T OPWEUUPD
UPUx1 UOOWET OPWEUUDwWET O wiépuylyg wOighagresehtial GNQW OOwdi PwE U
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Lineaveil A OL,¥®) o] [ AY St 2 NRI+D®@)y]
Xg= % Xg=-%
Yo=Y Yo=Y
4=z L= %

Tab. 5.1¢ Orientazione degli assi del sistema di riferimento IEC del gantry
NRAaLISda2 + 1jdSttA RSt bapyga08.8SYF L9/ FAaaazz ySi OF

Il vantaggio di utilizzare questo sistema di riferimento consiste nella possibilita di

definire in modo semplice ed efficace la posizione degli spot da irraggiare in relazione a

Ul OOEwWE | GhezisuliheEsérdld pbézidne nominale a cui punta il fascio se non

El YDPEUOWEEPWOET O1 UPWEPDWUEEOUDOOI 6wOzPUOETI OUUOwWT EwE
0z O0UPT POT WETI OwUDPUUI OFE w E Bue Ybdedli 4iOit édtiicaduil O1 w EOOUEDOE
discostamento da esso sul piano ortogonale alla direzione nominale del fascio e

EOOUI O1 001 wOz DUOGEIT O tirdéeminith esusicamedte dafpdriotE D OE U E

arresto delle particelle, quindi dalla loro energia di estrazione.

E facile capire come il sistema di coordinate IEC del gantry sia quello pit intuitivo da

utilizzare per definire la posizione degli spot, considerando che il volume tumorale viene

suddiviso e irraggiato per fette isoenergetiche, a energia crescente lungo la drezione di

irraggiamento.

+z U U b Otala sisteoaEdi riferimento risulta essere molto comodo sia per il software

TPS, nella fase di creazione e compilazione del piano di trattamento, sia per il DDS, che

ne legge il file e imposta di conseguenza i parameri dei magneti di scansione, guidando

automaticamente la distribuzione del fascio sul bersaglio.

5.1.3 SISTEMA DI CO ORDINATE IEC DEL SUPPORTO
PORTA-PAZIENTE: s

Analogamente a quanto visto per il gantry, anche il supporto porta -paziente installato in

sala di trattamento pud essere movimentato, in modo da ottimizzare le direzioni di

PDOT Ul UUOWEI Owi EUEDPOWEOOzZDPOUI UOOWET OwxEabdl OUI 6 woéwlC
riferimento apposito che si muova solidalmente insieme al supporto dalla sala. Esso &

chiamato sistema di coordinate IEC del supporto (o del lettino) porta -paziente ed &

identificato dalla lettera minuscola sposta a pedice.

Nella scala gerarchica, tale SdR discende direttamente da quello fisso ed é il capostipite

del ramo legato alla movimentazione del paziente.

OET 1 wPOw@UIl UOUOWEEUOwWOzDUOEI OUUOwWi EWEOOUEDOEUIT wpyoO
EOOUOTI wEwOUUUPwWDwUDPUUI OPw( $" wli wUOzPOxOUUEaAaDOOI wbUOE
coincide con quella degli assi del SdR fisso.

Tutte le rotazioni del supporto possono essere descritte come rotazioni, singole o
combinate, attorno agli assi principali xs, ys € z del presente SdR. La convenzione
adottata € la seguente, sempre nel ripetto delle regole della norma tecnica IEC:

- Pitch: EOT OOOWEPWUOUE&ADPOOI WEUUOUOOWEOOZEUUI whk
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5.1.3 - SISTEMA DI COORDINATE IEC DEL SUPPORTO PORTAPAZIENTE: s

- Roll: EOT OOOWEPWUOUE4ADPQOI WEUUOUDOOWEOOZEUUI wa
- Yaw: EOT OOOWEPwWUOUE4aADPOOI WEUUOUDOOWEOOZEUUI wa
Essi sono rappresentati in figura 5.6, con il verso di rotazione definito positivo.

A"

Ys

ROLL

PITCH

puly
w
~
QX
>
Q¢
[t

Fig. 56wl LILINB&aSYy Gl T A2yS RStfQ2NASY(lITA2YyS
supporto portapaziente e deielativi angoli di rotazione pitch, roll e yaw.

Generalmente, durante la pianificazione dei trattamenti da TPS, delle tre rotazioni

EPUx OOPEDOPWET OwolOl UUPOOOWUPWUUPOPAAEWUOOEODI OUI wC
di cercare di mantenere il paziente in posizione orizzontale durante il trattamento ed

evitare di provocare ulteriori spostamenti indesiderati (ed impreve dibil)) degli organi

PDOUI UOPOWEWEEUUEWEDwWUOzI1 YI OUUEOI wbOEODOE&ADOOI wEI
di fatto, gli angoli pitch e roll sono sempre impostati a zero durante la fase di creazione

del piano di trattamento. Anche al CNAO viene osserY EUE WUE Ol wx Ul UEUDP&ADOOI wl
questi due angoli e limitato esclusivamente alla fase di posizionamento in sala del

xEabl OUI OWEOOzPOUI UOOWEPwWxPEEOODwWYI UUOUPWEDWEOUU
di ogni seduta, qualora il sistema PVS identifichi un errore di posizionamento non

trascurabile dalle immagini stereografiche in -room.

Ai fini del presente lavoro, dunque, gli angoli pitch e roll sono sempre nulli. La rotazione
ECUOOUOOwWEHaOerEOWP@Y 1 EI Owod wb E Idéhahinht® gatelt SupgoE OOz EOT OC
angle(punto 7.7, paragrafo 4.4.1).

OUEOEOWPOwWOl UUDOO WU D wU UOWEAMDUDO @I 4 ®OEDA 1udOUDED ETO0
SdR ricalca quello del sistema fisso: z diretto verticalmente verso il soffitto della sala di

trattamento, ys orizzontalmente verso il gantry, lungo il suo asse di rotazione, e Xs di

conseguenza.

El Ow Ol UUPOOwW GUECEOwW O0Ow Ubw OUUI UVE & EFEMRAEOUOOW O
rappresentato in figura 5.7.
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/
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Fig. 5.7¢ Orientazione del sistema di riferimento IEC del supporto guatéente

rispetto al sistema IE@isso, quando & applicata al supporto una generica
rotazione positiva di angolo,.

5.1.4 SISTEMA DI COORD INATE IEC DEL PAZIENTE: p

+zZUOUDPOOWETI PwUBUUI OPw( $" wUUPOPAAEUDWOI OwxUI Ul 601 wo
Oz O0UDPI OUEaDPOOI WEI OwxEabPl OUI wEUUEOUI wbOwxOUPabDOOEODI (
riferimento IEC del paziente, identificato dalla lettera minuscola p posta a pedice.

Nella gerarchia, esso appartiene ovviamente al ramo del
direttamente dal SdR del supporto (s).

paziente e discende

In medicina, per descrivere oggettivamente i movimenti e le posizioni del corpo umano,
vengono tracciati attraverso di esso linee e piani anatomici
rappresentato nella figura 5.8.

immaginari, come
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5.1.4 - SISTEMA DI COORDINATE IEC DEL PAZIENTE: p

PIANO SAGITTALE

PIANO FRONTALE . 1
B B

sagittale

asse longitudinale

Fig. 5.8¢ Assi e piani anatomici del corpo umano.

Immaginando il corpo umano come un corpo rigido, i movimenti di rotazione sono
effettuati attorno agli assi principali, i quali vengono definiti in questo modo:

- asse longitudinale: quando il corpo € in posizione eretta, €& orientato

verticalmente dai piedi alla testa;

- assetrasversale: e diretto dal lato destro al lato sinistro del corpo,

x]1 Uxl OEPDEOOEUOI OUI wEOOZEUUI wOOGOT PUUE
- asse @qgittale: e diretto dalla superficie posteriore alla superficie anteriore
del corpo, ortogonalmente agli altri due assi.
Allo stesso modo € possibile identificare anche tre piani anatomici immaginari che,
scorrendo ortogonalmente a uno dei tre assi sopradefiniti, consentono di selezionare
varie sezioni del corpo:

- piano sagittale: piano parallelo a quello individuato dagli assi
sagittale e longitudinale; esso divide la parte destra da
quella sinistra del corpo;

- piano frontale (o coronale): piano parallelo a quello individuato dagli assi
trasversale e longitudinale, e ortogonale al piano
sagittale; esso divide la parte anteriore da quella
posteriore del corpo;

- piano trasverso (o0 assiale): piano parallelo a quello individuato dagli assi
trasversale e sagitale, e ortogonale agli altri due
piani; esso divide la parte superiore (craniale) da
guella inferiore (caudale) del corpo.

Tutti questi riferimenti sono utilizzati in anatomia e, piu generalmente, in medicina per
localizzare posizioni anatomiche di riferi mento e definire i principali movimenti del
COrpo umano.
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Anche durante la disposizione del paziente sul supporto presente in sala di trattamento, &
possibile fare riferimento a tali definizioni per identificare il suo posizionamento. Come
gia visto nei cappUO0O0ODw x Ul ET El OUPOWEDPwi DPOPWEITI 00z1 UOT EaADPOOI w
essere accomodato sul lettino solamente con una di queste orientazioni standard: HFS,
HFP, FFS, FFP. E, dunque, utile introdurre un SdR che si sposti solidalmente con il
paziente, rispetto a una di queste orientazioni, e che sia definito in relazione ai suoi assi
anatomici: si tratta del sistema di riferimento IEC del paziente, appunto. La sua
orientazione e fissata nel seguente modo:
1 assex: EPUI UUOWE OOT woz E U Wbsiti GHe puvth dallaio@asEad Ow Y1 UUOw
a quello sinistro del paziente;
1 assey: EPUI OUOWEOOI wOZEUUI wOOOT PUUEDOEOI OWEOOwWYIT UU(
alla testa del paziente;
 assez: EPUI UUOWEOOT woOzZEUUI wUET PUUEOTI OWEOOwW YT UUOwW x ¢
posteriore a quella anteriore del paziente.

Fra le quattro possibili, si considera come orientazione nominale sul lettino quella HFS,

che risulta essere anche quella piu frequentemente utilizzata: in questo caso, gli assi del

SdR del paziente coincidono con quelli del SdR del supporto. Negli altri tre casi, invece,

gli assi del SdR del paziente vengono ruotati solidamente insieme ad esso rispetto agli

assi del SdR del lettino. Se, ad esempio, il paziente da 8pino passa a prono, il suo SdR
UUOUEwUDT PEEOI OUI w E bpurhetity¢ gluassUdl éobrdrater deOlédtine UU T w a
rimangono immobili nella posizione iniziale.

In figura 5.9, sono riportate alcune delle orientazioni possibili.

Xs

Head First Supine Head First Prone

Fig. 5.9¢ Orientazione degli assi del sistema di riferimento IEC del paziente nei casi
HFS e HFP, rispetto al sistema di riferimento IEC del lettino

5.1.5 SISTEMA DI COORDINATE DICOM DEL PAZIENTE: d

Tutti i SAR visti finora sono di tipo IEC e rispettano le regole della norma tecnica. Come
era stato introdotto, perd, nel paragrafo 4.1, esisteUOz EQUUEWEOOYI 0apOOi wbOUI UO
molto utilizzata in medicina: lo standard DICOM. Esso € utilizzato soprattu tto per lo
UEEOEPOWEPWEEUDwWI wbOi OUOEaAaDPOOPwWOI EPEEOPDWI Owxl Uw@UE (
EOOzDOUI UOOWET OwYOOUOl OwlUPOPAAEWUOWUDPUUI OEWEPWEOOL
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quello IEC. Si ha, dunque, un secondo sistema per il paziente: | sistema di riferimento
DICOM, identificato dalla lettera minuscola d posta a pedice.
Anche in questo caso, gli assi di coordinate traslano e ruotano rigidamente insieme al
corpo del paziente. La loro orientazione & data come segue:

I asse x: diretto come Xp;

 assey: EPUI OUOWEOOT woOzEUUI wUET PUOUEOI OWEOOwWYI UUO

posteriore a quella anteriore (ovvero in verso opposto a zp);

1 assez: diretto come yp.
-1 OQwxUl Ul OUT w2E10w O0z0UPT PO1 wOOOWEODPOE®mET wodl ET1 U
xOUPADPOOEUEWEUUEOQUT wOz1 UEOT w" 3wExxUOUUDPOEUDPYEODI O
UUEUI OUOE4ADOOPWEDPDWEOOUEDPOEU] WEEWUOWUDUUI OEwWEOOZ
In fig ura 5.10, sonoriportati alcuni esempi di orientazione degli assi del SAR DICOM del
paziente rispetto agli assi del sistema IEC del lettino.

Ys

Xs

Head FirstSupine Head First Prone

Fig. 5.10¢ Orientazione degli assi del sistema di riferimento DICOM del paziente nei
casi HFS e HFP, rispettsiatema di riferimento IEC del lettino.

5.2 TRASFORMAZIONI FRA | SISTEMI DI
COORDINATE

Come visto nelle sezioni precedenti, per ogni elemento mobile & utile definire un sistema
di coordinate individuale che si sposti solidalmente insieme ad esso.

/ 1 Uw Oq @ Urattartledto presente al CNAO, & stato necessario introdurre, nel
complesso, cinque diversi sistemi di coordinate, fra loro collegati secondo lo schema
riportato in figura 5.11.
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Sistema IEC
FISS0O
f
Sistema IEC Sistemna IEC del
del GANTRY SUPPORTO PORTA-
g PAZIENTE

S e

Sistema IEC Sistema DICOM

del PAZIENTE =~ --------- del PAZIENTE
p d

Fig. 5.11¢ Gerarchia completa dei sistemi di riferimento utili pappresentare
tfQlaasSididz2z RA GNYGGEYSyild2 f /b!ho

Una volta individuati i SAR utili al caso in analisi e stabilita correttamente la gerarchia, &
possibile ricavare le coordinate di un qualsiasi punto dello spazio della sala di
trattamento in ciascuno dei div ersi sistemi mediante opportune trasformazioni di
coordinate.

Si supponga di avere un punto  nel sistema di riferimento 1 (0B) e di voler calcolare le
sue coordinate nel sistema di riferimento 2 (08): bisogna applicare una matrice di
trasformazione 0 o 0  che consenta il passaggio dal sistema 1 al sistema 2, nel

seguente modo:
0p 0 0P (5.1)

La trasformazione inversa si ottiene semplicemente invertendo la matrice di
trasformazione:

“C:

b (5.2

Il passaggio di coordinate ad un sistema ascendente o discendente nello schema irfigura
5.11 puod essere descritto da una matrice di trasformazione adeguatamente calcolataSe si
applicano sequenzialmente in modo ordinato pid matrici, € possibile mettere in
collegamento fra loro anche sistemi non direttamente annessi nello schema.
trasformazione fra due sistemi IEC sara determinata unicamente dalla combinazione di
rotazioni pure attorno ai propri assi. Nel caso del SAR DICOM del paziente, invece, &
necessario eseguire prima anche una traslazione di tale sistema di coordinate per
UOYUExxOUUI wOz O6ubl DOl wEOOZDUOEI OUUOG

Ai fini del presente lavoro, la scelta migliore e quel la di trasformare le coordinate di tutti i
punti di interesse proprio nel SAR DICOM del paziente, dal momento che le informazioni

di ogni esame CT sono contenute e trasferite tramite file DICOM, e, di conseguenza, le
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coordinate dei voxel della CT sono fornite in tale riferimento. 21 1 U1 OEOw Oz OUEDOI
gerarchico, la sequenza di trasformazione dei SdR per arrivare a quello DICOM del
paziente € il seguente:

SdR IEC gantry Y SdR IEC fisso Y SdR IEC lettino Y SdR DICOM paziente
oppure:
SdR IEC paziente Y SdR DICOM paziente

Dal momento che il prodotto matriciale non gode di proprieta commutativa, €
fondamentale applicare in modo ordinato le matrici corrispondenti per poter trasformare
le coordinate nel modo corretto.

Trasformazione: IEC GANTRY g Y IEC FISSO f

Il SR IEC gantry pud ruotare rispetto a quello IEC fisso di un angolo s EUUOUOOWE OOz EUU
Yooy DOwUIl OUOWOUEUDOOWTI UEUEEQOEOwWDPOwWT EOUUaAwWOT SwYl UU
di coordinate del medesimo punto da questo sistema a quello fisso € descritta dalla

seguente matrice:

I© nm OEF
vb b 0 moop T (5.9
—— — OE+ nm Al-©

Trasformazione: IEC FISSO f Y IEC LETTINO s

Il SdR IEC del supporto porta-paziente ruota rispetto a quello IEC fisso di un angolo gs
ECO0OUOOmZOO0OuBEl DIVUOWEOUDOUEUDPOOW!I UEUEEOEOwWDPOwWOIl UUE
di coordinate del medesimo punto dal sistema fisso a quello del supporto & descritta dalla

seguente matrice:

® 0 0P 0 OEF AT-O ¢ (5.4)

Trasformazione: IEC LETTINO s Y DICOM PAZIENTE d
OUPwUPwWI EOOOWEDYI UUI wUOUEUI OUOE&APOOPWEPWEOOUEDOE!
sul lettino, fra le quattro disponibili:
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1) Paziente HFS:

_ p T T
Op P 0 (02 U mTmn p (5.5
T pP T
2) Paziente HFP:
_ p T T
Op P 0 § (02 U m T p (5.6)
T p T
3) Paziente F-S:
~ - p T T
(= > O N § 2 0 m T p (5.7)
T p T
4) Paziente FFP:
~ p T T
Op P 0 { (12 U j mT T p (5.9
T p 7

Trasformazione: IECLETTINO s Y IEC PAZIENTE p
CET T wg@gUhwUDwi EOOOWEDYI UUIl wUOUEUI OUOEaAaDOOPWEDPWEOOU!

paziente sul lettino, fra le quattro disponibili:

1) Paziente HFS:

B p T T
Vp P 0 | .2 0 ; T p T (5.9)
T T p
2) Paziente HFP:
B p T T
Op B0 § V.2 0 ; m p T (5.10
m T p
3) Paziente FS:
B B T T
Op P 0 5 0P 0 j i p T (5.1
m T O
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DEI VOXEL DELLA CT

4) Paziente FFP:

(5.12

CA
0%«
O
cC
¢
C
[w)
Cc
¢
3430
3 3
o 3 =

Trasformazione: IEC PAZIENTE p Y DICOM PAZIENTE d

Entrambi i sistemi di coordinate si muovono solidalmente insieme al paziente, quindi fra

EPDwi UUPwWUUUUDBUUI wUOEWUUEUI OUOEaDPOO] wi PUUEWET 1 wo w
sul lettino. Per sovrapporre gli assi del SdR IEC del paziente a quelli del SHR DICOM del

paziente, & necessario applicare ai primi una rotazione di -NY SWwEUUOUQHMWE OO EUUIT
ovvero un pitch di -90°. La descrizione matriciale & la seguente:

5o b 0P

c
4370
© 433

Tt
p (5.13)
Tt

5.3 TRASFORMAZIONE DAL SISTEMA DICOM DEL
PAZIENTE AGLI INDICI DEI VOXEL DELLA CT

+Z1 UEOl w" 3wx1 UOI UUl wEPWHPOEET EUIl wOZEOEUOODPEWEI O
EOOZEOEOPUPSwW" OO0 wYPUUOwWOI OwxEUET UETI OwKdl OwbOwyY
ogni fetta viene salvata nel file DICOM relativo alla CT come una matrice 2D di

dimensione 512 0612. Se si ordinano tutte le fette CT in base al tagSlice Locatior{punto

B.7, paragrafo 4.2.6), € possibile ottenere una matrice 3D di 51312Dlumber of Slices

elementi, che contiene la rappresentazione tridimensionale del volume acquisito durante

Oz 1 U HNebtorfografo presente al CNAO, il diametro scansionato & pari a 500 mm e,

generalmente, lo spessore impostato per ogni fetta € pari a 2 mm. In definitiva, il volume

acquisito viene ricostruito suddividendolo in voxel di dimensioni 0.9766 .97662 mm3

(come rappresentato in figura 5.12), aciascuno dei quali viene assegnato un valore HU

medio costante.

NN NN \ Voxel (data)
Image position \\_.. NRRRRRRN =il

patient {

D Pixel (screen display)

\\K
,\\/—mm Axial or transverse cross-section
2mm ==

Ly |
0.9766 mm

Fig. 5.12¢ Rappresentazione schematizzata della mat8&edi voxel, ricostruita a
partire dal volume CT scansionato.
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Capitolo 5-2 (23$, (w#(w" .. 1#(- 3w/ $1w+z(#$-3
POSIZIONE DEL PAZIENTE

OUEOCEOwWw POw, 3+ !wUPwDHDOXxOUUEWDOWYOOUOI w" 3w UDPEOUUU
unicamente come una matrice tridimensionale di valori HU, descritta, secondo la
notazione matriciale classica, da tene di indici interi positivi (i,j,k). Dunque, al fine di
localizzare un generico punto di coordinate (X a;ys;zA WD OwW2E1 w# (" ., wxEabl 001 wEOOz
El OOEwWOEUUPE]T Owé wdl E1l UUEUPOWEUUOEDPEUT wEw@UI U0z UOUDO
la reale suddivisione del volume, fatta durante la scansione. Si ricordi che il passo
spaziale elementare della griglia deve essere ovviamente pari alle dimensioni del voxel.
/' TUwWwUPEOUUUUDPUOEOWUD wx Uliniage paskidd Pdtiedi®® punto D1 OUOwPOPADPE
paragrafo 4.2.6), ovvero il tag contenente le coordinate (%.o;yd0;Zd0), in SAR DICOM, del
centro geometrico del primo voxel in alto a sinistra della prima fetta CT. A partire da
esso, € possibile risalire al centro (o a uno degli spigoli) di un qualsiasi altro voxel della
matrice.
Bisogna considerare che, durante gli spostamenti, il SHAR DICOM del paziente si muove
insieme ad esso, mentre la matrice 3D di voxel rimane solidale al lettino; dunque, per
calcolare correttamente la griglia di coordinate & neced EUPOwW EOOOUhgd]l wEOET 1 w Oz
orientation patient (IOP; punto B.10, paragrafo 4.2.6), che permette di tenere conto
E1 O0z0UDPI OUEADPOO! wET OwxEA&ADP]I OUI wUUSaedd pnth OO0 wOz (. / wk
riga e i 3 coseni direttori della prima colonna della prima fetta della matrice, orientati
rispetto al sistema di coordinate DICOM paziente; in pratica, le due terne di coseni
DOEPEEOOWOEWEDPUI aDOOT wi wbOwYl UUOWE D weddld OUEaAaDOOI wEl
x UDOE wWE 0000 O0E wu, Bdpettivacheh@wE OOz EUUIT wa
In base a come il paziente viene accomodato sul lettino, si ha:

HFS: IOP =[1,;0;0;0;1;0]

HFP: IOP =[-1;0;0;0:1;0]

FFS: IOP =[-1;0;0;0;1;0]

FFP: IOP =[1;0;0;0:1;0]

1°riga —s

HFS HFP FFS FFP
. yd Yd
1 *d xd
colonna
l Xd Xd
yd Yd

Fig. 5.13¢ Orientazione della prima riga e della prima colomigia matrice rispetto
agli assi del sistema di riferimento DICOM del paziente, nei quattro casi: HFS, HFP,
FFS, FFP.

2DWOOUPWET T OwPOwUUUUPwWI w@UEUUUOWPWEEUDPOWUEOUUI OEOuW
esclusivamente la variazione della coordinata x4, mentre lungo le colonne varia solo ya.

30 In geometria analitica, i coseni direttori di una retta (o di un vettore) sono i coseni degli angoli convessi che la
retta forma con gli assi cartesiani del sistema di coordinate. | coseni direttori sono univocamente individuati in
valore assoluto ed in segno se la retta & orientata. Cambiandoverso di orientamento alla retta, i coseni direttori
cambiano simultaneamente segno.
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5.3 - TRASFORMAZIONE DAL SISTEMA DICOM DEL PAZIENTE AGLI INDICI
DEI VOXEL DELLA CT

Analogamente, & possibile definire un coseno direttore anche per il vettore diretto
Ul EOGEOwWOZz OUDPI OUEOI OUOWEUI UET OUT wET T OPWDOEDEDWOO
della matrice di voxel, rispetto alOz EW Ul wa

HF: CDZ = cosdirettore z= [0;0;1]

FF: CDZ = cos direttore z [0;0:1]

Si supponga, ora, di voler localizzare un generico punto di coordinate DICOM (X d,Yd,Zd)
EOOzDPOUI UOOWET OOEWOEUUDPET 6 woé wx OUUDPED OindeDUOYEUIT wh
matriciali di tale voxel . [19] [20]
+7DOEPETl wPwUExxUI Ul OUEwWOE w Y Eld Dafiazien® @imgau yYd) 01 Ow R O w ¢
OzDOEPE]l wOwgUl OOEwWOUOT OwaowbOwaUl UOOWOOEOwWwUDWI E
rispetto alla definizione classica degli indici di matrice:

Dé Q@ OO 1 QO UTEHFNQ & (5.14)

Considerando che in MATLAB la numerazione degli indici parte da 1, si ha:

Q8 QRO G1 BEW PB GO0 b o __h

: Yo Qn &
”"Qé QQOY O QIO P GO0 b AP @
iy ? Yo Qn @ (5.15)

I;H, . ¥ . vy e ey v o (:1 (:1 h

08 00OY G QI PR HE0Go P,

w Yo Qn w
Nel presente caso, i valori da inserire sono StepX = StepY = 0.9766 mm e StepZ = 2 mm.
In questo modo, dati IOP e IPP = (Xd.0;Yd.0;Zd0), € possibile trovare la relazione fra:

r‘]éé'@'ﬂé'ﬂidmﬂ%nég O Mol QoI QO
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Capitolo 6

ALGORITMI DI CALCOLO DELLE
MAPPE DI WEPL

In questo capitolo saranno presentati tutti i principali algoritmi di calcolo scritti durante il

presente lavoro per eseguire le simulazioni numeriche sulle CT dei casi studio presi in

considerazione: ogni CT verra analizzata proiettando il suo volume tridimensionale su

un piano posto a valle e generando cosi una mappa 2D interminiED w6 $/ + 6 w+ 7z OEDPI UUD Y
quello di confrontare poi, per ciascun paziente, le mappe WEPL calcolate da due CT

acquisite nel corso di due sedute successive e vedere se sono presenti delle modificazioni

anatomiche rilevabili tramite variazioni significative di WEPL. La sequenza di @lcolo é

quella illustrata nel paragrafo 3.3.3.

In questo capitolo verranno anche presentati i principali problemi riscontrati durante

elettronico E1 OOz EUPEWEOOzPOUI UOOWET OwYOOUOI wUEEOUDOOE
perfetta sovrapponibilita delle due CT del paziente tramite registrazione rigida. Saranno
illustrate le soluzioni adottate nel presente lavoro per arginare tali problemi.

6.1 ALGORITMO DI CALCOLO DEL WEPL DI UN
RAGGIO + +z ( - 3 $OELLAUMATRICE CT

/T UwYEOUUEUI wUIl woOz1 OPOWEEEPEwWI Ol UT BPEwUUI | PEDPI O
paziente e con quale range residuo possa uscire dalla superficie posteriore, &€ necessario
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Capitolo 6- ALGORITMI DI CALCOLO DELLE MAPPE DI WEPL

calcolare lo gessore acquaequivalente (WEPL) attraversato dal fascio lungo il suo
EEOCOPOOWEOOzDOUI UOOWET OwYOOUOT w" 30wxT UwoOT OPwUx OUWEI
E necessario avere un algoritmo che permetta innanzitutto di tracciare la traiettoria

EOQUUI UUEWEOOz DOUI Ui @onsehta) bE dil Dokzdieltt& e intergeziohi w

con i voxel attraversati, in modo da calcolare lo spessore acquaequivalente complessivo

come somma dei valori WEPL dei vari voxel, moltiplicati per la lunghezza percorsa in

essi dal fascio. [21]

delle intersezioni di una generica retta con una griglia, in secondo luogo il discorso sara

1 UUT UOwl wUPEEEUUE U0 wEaDicelifyaxel OTbun fadiede D OUT UOOWET OOE WO

6.1.1 ALGORITMO PER IL TRACCIAMENTO DI UN RAGGIO

Si consideri il generico problema matematico del calcolo delle intersezioni di una retta

El i DODUEWO] OOOWUXxEADPOWEOOWUOEWT UPT OPRBuiddUDEDOI OUDPOOE
un metodo matematico esatto, che permette di calcolare rapidamente i punti di

intersezione fra la retta data e la griglia.

A livello generale, il reticolo di una griglia tridimensionale pud essere definito

EEOOz DOEUOE P OwE b pidniparallel ledeguarbedt®$par GtEra Do H @t

volumi delle celle elementari del reticolo sono individuati dalle intersezioni di questi tre

set di piani.

Se si vogliono calcolare le coordinate dei punti in cui la retta data interseca la griglia,

EOOOEOw Ui UUUUEUT w O0z1 gUE&ADPOOI w xEUEOI UUPEEwW E1 OOEwW U1
semplicita, solo un segmento di interesse della retta infinitamente lunga, delimitato dai

punti A e B. Si procede a calcolare le intersezioni di tale segmento con ognuno deipiani

dei tre set che individuano il reticolo, definendo la distanza tra il punto A ed il punto di

POUI UUI aPOO0I wEOOI wUOEwWIi UEaAaDOOI w Y wtttaleGOE w EPUUEOA E w |
coefficiente |, & possibile risalire facilmente alle coordinate (xe, yr, zr) del punto P di

intersezione.

Per semplicita, si consideri inizialmente il caso 2D.

A A

AN RN

)4

M

B
N

B B

Fig. 6.1¢ Intersezioni di un segmento AB con una griglia 2D.
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6.1.1 - ALGORITMO PER IL TRACCIAMENTO DI UN RAGGIO

Owx OUUPEDPOI wbOOET POEUI whbwxbDRIT OwE]I OOEwW! UPT OPEWE OO
set ortogonali di rette parallele equispaziate, come rappresentato a destra infigura 6.1.

Si trovino ora i punti di intersezione del segmento AB con i piani della griglia. Il

problema & semplice: dal momento che le rette sono equamente spaziate, & sufficiente

calcolare la prima intersezione e generare le altre ricorsivamente sfruttando il passo

costante della griglia. E possibile suddividere le intersezioni in due set distinti: un set per

le intersezioni con le rette orizzontali (pallino pieno) e un set per le intersezioni con

quelle verticali (pallino vuoto). In questo modo, si possono individuare correttamente

tutti e soli i punti di intersezione desiderati.

Si estenda ora tale metodo al caso 3D, prendendo una retta e una griglia tridimensionale
definite nello spazio geometrico. Anche in questo caso, si consideri solamente un

UiT Ol OUOWEPwWHOUT UT UUT w ! wEl 0Oz HPOUI UEwWUI UUES
Un generico punto P che giace sul segmento ABé& rappresentato parametricamente
EEOOzI1 QUEaADOOI wYl UOOUDPEODI o

O o | o0 w
P o0 | O® oP O w ® | Jw w (6.1)
¢ a | Ja «q
conWgy Geg=AsihaY A Y OwO i ®PER W4 b
a A
g I N\ [
\\ A Q'-m|m:o T —— l —A‘ =0
LN W N j | ;
AN , \ | N
N ‘ N Tmax® [N Cmax=1
| \ N - ‘ \_{_r,g : N ]
M \\. || ‘ B | | BI |
a...,\ am\
E =}

Fig. 6.2¢ Esempi dintersezione di una griglia con un segmento AB, sfruttando la sua
equazione parametrica.

Come detto inizialmente, qui i set di piani paralleli, necessari a costruire la griglia, sono

OUTl wil woOl OPwUIT Uw dwEI UEUPUUOW EwW UOz leadpgpt@d OOT w ET O
z=costante.

Si consideriunamatrice 3Ddi (. g p,. gy P.- g P) voxel di dimensioni Ay, D,

Nota la coordinata del primo piano di ciascuno dei set (x(1), y(1) e z(1)), i set ortogonali di

piani paralleli ed equispaziati saranno definiti in questo modo:
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Capitolo 6- ALGORITMI DI CALCOLO DELLE MAPPE DI WEPL

| CDRP QAL | OhOH®Q wp Q p 00 Q pfB M
| CDRPQEIGAE T OhHTQ wp Q p 0Q Q pfB (6.2)
[ CDRPQENQE | Spa®  ap Q p 0Q Q pB

Si calcolino, ora, le coordinate dei punti di intersezione del segmento con tali piani che

definiscono il reticolo della griglia.

Come esempio, si analizzino le intersezioni con il set di piani x(i): il segmento interseca

ciascun piano del set una ed una sola volta e cid avviene esattamente in corrispondenza
della coordinata x che descrive il piano; questo € valido a patto che il segmento e il piano

non siano fra loro paralleli o che il segmento non giaccia sul piano stesso.

21 EOOE Ow O z6.2a@1Upkrdob d) iersezione con il piano i-esimo del set x(i) &,

dunque, individuato dal coefficiente parametrico:

IQ —_  ~__ .
| — ©.3

da cui e possibile ricavare facilmente anche le altre coordinate del punto:

® & | Q6 @ 6.4
¢ a | Qoa «a

Ripetendo il conto per ciascuno dei piani di x(i), si ottiene il set di intersezioni | Q.

Analogamente, & possibile trovare anche gli altridue set | Q e | "Q di intersezioni,

a partire da y(i) e z(i), rispettivamente.

Nel complesso, si avranno tre set di intersezioni del segmento con ognuno dei tre set di

piani paralleli che definiscono il reticolo.

A questo punto, unendo insieme | Q, | Q e | Q e riorganizzandoli per |

crescente, si ottiene un unico set ordinato | , contenete tutte e sole le intersezioni della

Ul OPUI UDUEWEOOwWDwWxPEOPWET T WEI | POPUEOOOwW®OwUI UPEOOOL

POUI UUI aPOOPWUOOOWI PAaWEDUXx OUUT wdOl 00z1 UEVUUEwWUI @UI OaE
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6.1.1 - ALGORITMO PER IL TRACCIAMENTO DI UN RAGGIO

B
5 —
L#
4 = / ,/
1
3 /"r
N ]
L
@ 1A
.:tmﬂ 2 ’;f
1 "/
i/
0 -
4
2
A 7 7 7 0 Assey
-1 1] 1 2 3 4 5
Asse x

Fig. 6.3¢ Intersezioni di un segmento AB con una griglia tridimensionale. | punti di
intersezione con i piani del reticolo sono evidenziati con un pallino rosso.

Bisogna, per0, prestare attenzione: come si notadalla figura 6.2, i punti A e B possono

EEEI UDUWIEDWORW®Ox x UUT wEOOzI UUI UOOWET OOEwW! UDPT OPEwt #¢
valore minimo J; g g un valore massimo J; 4 g£he delimitino le intersezioni corrette fra

tutte quelle calcolate.

1i g€ 1i Agaranno i valori parametrici corrispondenti alle int ersezioni con i bordi della

TUPT OPEOwWO] OWEEUOWPOWEUPWUPEW wWET T w! wUhbwlOUOYDOOL
EOOWPWYEOOUPWEDW wOw! OWGUEOOUEwW@UI U0PwUPwWOUOYDOO
Le intersezioni con i bordi della matrice 3D sono date da:

| wp Db w0 W 659
- 0 _— :
P O O W

e analogamente perf ;g . ¢, 1sPredmp &
A guesto punto:

| GoHamnaQ ph O NEQE pH O MHQE ph O (6.6)

| aQpiod ph 0 nNadd ph 0 Hodd ph 0O (6.7)

Di tutte le intersezioni Jgj gcalcolate con i singoli piani incontrati, sono corrette
UOOEOT 601 waUi 001 wE Oyl bl ISioBdnid genih, iil Beguerded O w ¢
set di intersezioni fra la griglia e il segmento AB:

| I B | pBH ¢ (6.9

dove n rappresenta il numero di intersezioni valide.
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Capitolo 6- ALGORITMI DI CALCOLO DELLE MAPPE DI WEPL

In questo modo, due termini consecutivi in J si riferiscono alle intersezioni del

segmento con un particolare voxel: la lunghezza I(m) percorsa in un certo voxel sara data
della differenza tra due valori | (m) e j (m+1) adiacenti moltiplicata per la distanza d as tra
i due punti A e B.

ad Q Ol & p | G wéEd@ pBR (6.9

con:

Q o o ® a a (6.10

Il voxel (j(m), i(m), k(m)) che corrisponde ai coefficienti parametrici |(m) e y(m+1) &
guello che contiene il punto medio del le due intersezioni:

& p | «a 6.19
C
s e e W 00 ® wp
O Nnowi 80 Pi & a9
U’
, A 20 o )
oh Gl Bl o , P 6.12
v Q
’ @ | d¢ & ap

Fou Ol 00 Pi &

~

Q

OUPOEPWEOOzZDPOUI UOOWET OwYORT Ow E b wib@dgi® BvEaw N pO A Ow b pd
percorso un cammino geometrico di lunghezza I(m). Ripetendo il calcolo per tutte le

coppie di intersezioni, & possibile trovare tutti i voxel attrav ersati dal fascio lungo la sua

traiettoria di irraggiamento e la distanza geometrica percorsa in ciascuno di essi.

6.1.2 CALCOLO DEL WEPL DI UN RAGGIO NEL VOLUME CT
DEL PAZIENTE

2PWExxOPET DPwuOUEwWOZEOT OUPUOOWET UE UBIO Epdsso@l Owx EUET UEI
acqual GUDYEOI OUI wEOOzDOUI UOOWET OwyOOUO!T w" SWEPwWUOwW*XxEAD
nello spazio geometrico la griglia di voxel della matrice, & necessario importare le

infor mazioni utili contenute nei tag dei file DICOM CT (paragrafo 4.2.6) e RT-PLAN

(paragrafo 4.4.1) del paziente.

Si ricostruisce innanzitutto il reticolo della griglia nel sistema di coordinate DICOM

paziente a partire dallgPP 1 WEE OOz ( . / wi w tefole letinErGiénOdei Badel O U O

nelle tre direzioni.
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6.1.2 - CALCOLO DEL WEPL DI UN RAGGIO NEL VOLUME CT DEL
PAZIENTE

Si ricordi che il SAR DICOM del paziente non & isocentrico: per comodita, si trasla tutto il

sistema di una quantitaparia BHBHOWOOEOWEEWUOYUExx OQUUIl wOEWUUEwWOL
Si avra:

00 0P OO b £ (6.13
con : bEYI OUOUI WEOOwWO!I WEOOUEDPOEUI wpROaOaAwWE]I 00z bU
DICOM iniziale;
OP&E Y1 O0OUTI wEOOwW O1 w E O nade pésidn IpatienptiiOsistéraak w E1 00z
DICOM iniziale;

00 PAwWYI U0OOUT wEOOWOIT w Brdege)dddionEpatienmetpstsrac0 & A wE1T 00
DICOM traslato;
-1 OwdUOYOwWUPUUT QEw# (" ., OwOzDUOGEI OUUOWEY
UPUUI OPwWwEPWEOOUEDOEUTl w($"wEw@UI UUzURW
rotazioni rigide attorno a uno o piu assi.

U -
(@]} an
@
S
X
@]
[
[
an

Ora il punto di riferimento per costruire la matrice 3D di voxel & "O0 0P Gli array3! che
contengono le coordinate dei set di piani paralleli a yz, xz e xy sono rispettivamente:

YO QR . o O QI®, .
w6 @ 338 b pvo o@as b Do v e — s
v

YO OR G . . L YO QILQ, .
NI 308 & p Yo QFcH B Do v naE Woo (6.19
Cr YO QR G L . . Yo QL
Lo a FDa Yo ameoe Da Y 6 o 0 6

dove StepX, StepY, ®pZ sono le dimensioni X, y e z dei voxel (riferimenti B.5 e B.6,
paragrafo 4.2.6), mentre TotZ &€ dimensione z totale del volume scansionato (riferimento
A.8, paragrafo 4.2.6).
Xrew, Ynew € Znew CcONtengono i tre set di piani che delineano il reticolo della griglia, in SdR
DICOM traslato.
ciascuno spot del piano di trattamento, UUDPOPA A EOEQwW Oz EOT OUPUOOWET UE U/
precedente: qui, la direzione di irraggiamento di uno spot pud essere descritta da una
semiretta che ha origine nel punto medio collocato fra i due magneti di scansione (punto

woOl O0zEOT OUPUOOAWUx®EBUWUBO UUGwipY UOUOwW! wol 00z EOIT
EEUOOwWYI UUEOOOwxUI Ul ubOWEOOUPEI UEADOOT wOOOwWUOBOOL
tratto AB, ma anche quelle giacenti sul prolungamento del raggio oltre B, in modo da
considerare tutte le intersl A DOOPWET OQwi EUEPOWEOOwWOz DOUI UEWOEUUDE
| punti A e B costituiscono, dunque, i riferimenti geometrici che permettono di definire la
traiettoria del raggio del fascio. Si proceda al calcolo delle coordinate di A, definito anche
punto sorgentalel fascio, e di B nel SAR DICOM traslato del paziente. Ai fini di cio, si
tengano presenti le seguenti definizioni:

31Gli array sono scritti con questa notazione: [coordinata iniziale : passo o step : coordinata finale].
Per accedere agli elementi di un array o di un vettore, fra parentit UDWUOOET wOl UUOWOEwWxOUDPAaADOOI wEl
Ul O1 4POOEUT Bw$UowEm! A4 xUi OETl wbOwUI EOOEOWI Oi 01 OUOwWET OOZEUUEa wC
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Capitolo 6- ALGORITMI DI CALCOLO DELLE MAPPE DI WEPL

i € 0bwQ vettore con le coordinate iniziali del punto sorgente nel SdR
gantry;

i € 61;00= vettore con le coordinate del punto sorgente nel SdR DICOM
traslato del paziente;

i néo = vettore con le coordinate iniziali dello spot nel SdR gantry; zg = 0

per esso in tale SdR, perché la posizione degli spot & sempre

definita sul piano xyg EOOUT O1 U1 w Oz bUOIIcnOUOOwW ET 1 w EC

0z OU il tAid $istema di coordinate (vedi anche riferimento

7.10.4, paragrafo 4.4.1)

vettore con le coordinate dello spot nel SAR DICOM traslato del

paziente.

i né&op

Punto A

Si calcolino le coordinate del punto sorgente del i EUEDOOWET 1 Owdi 00z EOI OGUPUOOS
Ol OwxEUET UET OQwxUl El E1 OUIl OWUExx U1 URLAN) Bow D Owx UOUOw
sono riportate direttamente le coordinate di tale punto, ma solamente la sua distanza

0

Il modulo della distanza frail x UOUOw wil wOz DUOEIT OShurdd Digtyhcey OY Awod wET DE
ed e calcolato a partire dal tag Virtual Source Axis Distance$VSAD; riferimento 7.3
paragrafo 4.4.1)come segue:
» e QY0 @ 0"YO
YEOT 0w QOQi-6 wa@é’;ﬂ 0 (6.19

Tale valore rappresenta UOz Ex x UOUUDPOEA&ADPOOT wUI OxOPi PEEUDPYEwx1 Uuw
punto sorgente A, poiché si prende in considerazione il punto medio fra i due magneti
di scansione.
OOwxOPOwOI El UUEUPOWOOEEOPAAEU]I WEGIAGAAWUIE O] OUI w wE
Per comodita, si calcolino inizialmente le coordinate del punto sorgente A in SdR del
gantry. Al CNAO, é necessario distinguere, in base al tipo di linea fissa util izzata, nel
seguente modo:
f Nel caso della linea orizzontale (GantryAngle & w NYSAOw Oz PUUET 1 PEOI OUO
paziente avviene con traiettorie divergenti, poiché i magneti di scansione
deviano il fascio in modo da indirizzarlo sullo spot corretto: i vari raggi hann o
tutti origine nel punto sorgente e vengono direzionati, a ventaglio, sui vari
spot pianificati.
Con tale impostazione, si ha, dunque:

[ £0POATYE 01 OQOQI 6 VE OQ (6.1

- Se si utilizza la linea verticale (GantryAngle=0°), invece, i raggi del fascio che
irraggiano i vari spot del piano sono tutti fra loro paralleli, dal momento che,
nella linea fissa verticale montata al CNAO, i magneti di scansione sono
collocati prima del magnete a 90° che deflette verticalmente il fascio sul
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6.1.2 - CALCOLO DEL WEPL DI UN RAGGIO NEL VOLUME CT DEL
PAZIENTE

paziente, nel tratto finale di tale linea. | raggi verticali vengono scansionati fra
loro parallelamente sul bersaglio, dunque il punto sorgente sara posizionato
esattamente sopra ad ogni spot, con fascio incidente su di esso in direzione
ortogonale al pavimento:

[ toPORAOAT NMYE 61 HQOQI 6 dEd (617

Una volta localizzato correttamente A in SdR gantry, € possibile calcolare le sue
coordinate anche in altri sistemi.

Partendo dai valori impostati per Gantry Angle (riferimento 7.6, paragrafo 4.4.1),
Patient Support Angle (riferimento 7.7, paragrafo 4.4.1) e Patient Position (PP;
riferimento 5, paragrafo 4.4.1), si costruiscono le matrici di rotazione 0 ,0 e0

descritte nella sezione 5.2, che permettonoil passaggio al SHR DICOM traslato
attraverso il seguente prodotto matriciale:

[ £08ROQ 0 0 0 1£0BPOQ (6.19

i €080 D wWDOwWx UOUOWEPwWxEUU]I OaEw wbdi OOz EOT OUPUOOWE

Punto B
Si consideri ora il punto B: esso corrisponde allo spot del piano preso in

posizioni dei vari spot pianificati sono riportate nel tag Scan Spot Positions Map
(riferimento 7.10.4, paragrafo 4.4.1). Le loro coordinate sono date nel SdR gantry ed &
possibile convertirle in SAR DICOM inmodo EOQOE OOT OWEOOz1 UEADOOT wt 8 hulWu

i NPz o

I°
I©
CcC:
>
&
(@]

(6.19

i N0 6 wDOwx UOUOw! wbl OOz EOT OUPUOOWEPWEEOEOOOOWEL
Oz PUUETT DPEOI OUOSG

A questo punto € possibile tracciare la semiretta che ha origine dal punto A e passante nel
puntoB, EUUDUEYI UUOQwOz1 BUE4ADOOIT wt 6 hd

Si calcolino ora le intersezioni della suddetta semiretta con i tre set di piani paralleli X new,
Yrew € Znew che individuano la griglia della matrice di voxel.

Come esempio, si considerino le intersezioni con il set Xew: la semiretta interseca ogni
piano del set in corrispondenza della coordinata x che descrive il piano stesso.

Il punto di intersezione con il piano i -esimo €, dunque, individuato dal valore
parametrico:

| Q 5 o (6.20

da cui é possibile ricavare facilmente anche le altre coordinate del punto tramite |l
sistema di equazioni:
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@ N o Q
%) N % | QO ® (6.21)
Q Q o | Q¢ «a
Ripetendo il conto per ciascuno dei piani di X rew, Si ottiene il set di intersezioni | "Q .
Analogamente, & possibile trovare anche gli altridue set | Q e | Q di intersezioni,

a partire da Ynew € Znew, rispettivamente.
Ora, se si uniscono tutti e tre i set e si ordinano le intersezioni per| crescente, si ottiene

un unico set ordinato | , contenete tutte e sole le intersezioni della semiretta con i
xDEOPWET T wEl i POPUEOOOwWDP OwUI |0 b Adindetsazibrii ©@EuOEUUDE]l dw O
EPUxOUUI wOl 60z1 UEUUEwWUT gU1 OAEwWPOWEUDPwWI UUT wEYYI] O1 0060

Di queste, perd, € necessario selezionare solamente quelle corrette, ovvero quelle che si

YI UPi PEEOOWEOOzDOUI UOOWET PwE OUEchpud dapithred @D w ET OOE w OEC
avere intersezioni della semiretta con alcuni piani dei 3 set una volta che essa € gia uscita

dalla matrice; questi punti devono ovviamente essere scartati, se presenti.

Per selezionare le intersezioni corrette fra tutte quelle contenute in | , Si impone la
condizione:
I Et pm QEQ o ¢ TA@ pmp Q& Q
a | t&s ITED pmH QEQ & ¢ TA® pm Q:Q  (6.29
[ EW pmp Q:Q & ¢ TA@ pMp Q&0Q

dove gli elementi iniziale e finale degli array Xnew, Ynew € Znew rappresentano i piani delle

sei facce esterne del reticolo della griglia.

In | , dunque, & contenuto Oz 1 O1 OEOWOUEPOEUOWEPwWOUUUPwWwHPwxUOUDW
semiretta e la matrice di voxel.

A questo punto, prendendo a coppie consecutive le intersezioni riportate in | , €

x OUUPEDO]I WEEOEOOEUI woOl woUOTT1 a4l wiaschQbxelUPET I wOpOA w
El OOEwWOEUUDPE] wl UE&bDI ma@dz 1 aprumeioniOfemanti pdepedtiud OwWE UD w

in | OwoOYYI UOWEOwWOUOI UOWEOOxOI UUDPYOWEPwWHOUI UUI apbODbU
definisce la distanza fra i punti A e B.

tra i due punti di intersezione (m+1) ed m:
v ba 0P | a O® oP wé ¢ a e (6.23

e che ha indici:
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RN - S =) U e v T (L) (L)
I’;PQZ( N i Q&0 PR © OUOQW
l‘l’m N oi Q&0 Qaw 00 v OTQF]OO (6.29
TR - SR
U’Qa Nnaoian P& w 0 Ow OTQF]OO

OUPOEPWEOOZzDPOUI U O OHUME li(d)wkind) Rdell® maftitew iDr@dgi® Bviaw

percorso un cammino geometrico di lunghezza I(m). Ripetendo il calcolo per tutte le

coppie di intersezioni, & possibile trovare tutti i voxel attraversati dal fascio lungo la sua

traiettoria di irraggiamento e la distanza geometrica percorsa in ciascuno di essi.
2DWUPEOUEPOW XTI UGOWET 1T wOzOEDPI UUDBYOw xUDBGEDXxEOI wo
I UPYEOI OUT wETl OWUETT POWEOOzDOUI UOOWET OwyYOOUOT w"
valori HU della matrice di Y ORT OwbDOwWwYEOOUPwW6E6S$/ +wEUUUEYI UUOwWUOZ B
sfrutta i punti di calibrazione della scala riportata in tabella 4.2. Noti il tipo di particella

pianificata per la terapia (tag Radiation Typeriferimento 7.1, paragrafo 4.4.1) e il tipo di
prOUOEOOOOwWUUDOP 4 4 E U O w Prbtatall RamErfe@hteitd)AD5 a@dddfow " 3 wpUET u
4.2.6), € possibile calcolare la matrice di voxellmageWEPLcontenente i valori WEPL a

partire da quelli in unita HU, scegliendo la scala di calibrazione corretta.

A questo punto, si puo arrivare al calcolo del WEPL lungo la traiettoria del raggio

ImageWEPL.il cammino acqua-equivalente percorso in esso dal fascio e pari a:
ad J0d O'QQ oD By fQa (6.29
Sommando su tutti i voxel attraversati dal fascio lungo la sua traiettoria, la lunghezza

totale del cammino acqua-l ZUDYEOI OUI wbOUI T UEOI wEOOzBOUI UOOWEI
data da:

a aa J0a & 'QQ o b 6 hQa (6.26

irraggiato di ognuno dei campi pianificati per il paziente. Il valore WEPL, le coordinate e
O0z1 01l Ul PEWEPQUEDEVEUOOWEET T PEUPwW YT OT OOOWUEOYE
chiamata ALLRadPathche riassume tutto il calcolo eseguito sulla CT.

Obuw

6.2 CALCOLO DELLE MAPPE 2D DI WEPL

Una volta calcolati i singoli valori WEPL degli spot del piano di trattamento sfruttando il
Ol UOEOQw Exx1 OEw xUI Ul OUEUOOwW 6w Ol E1 UUEUDPOW EPUXxOUO
facilmente leggibile ed utilizzabile per ottenere e maneggiare informazioni relati ve
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Capitolo 6- ALGORITMI DI CALCOLO DELLE MAPPE DI WEPL

individuare le regioni corporee irraggiate ad alta o bassa densita (ovvero ad alto o basso

spessore integrato acquaequivalente): questo € il tipo di rappresentazione grafica che é

stato utilizzato ai fini del presente lavoro.

Nei seguenti paragrafi saranno, dunque, presentati gli algoritmi per la costruzione di

mappe 2D in termini di WEPL, a partire dal volume CT tridimensionale del paziente.

Inizialmente, verra trascurata la reale dimensione trasversale del fascio, calcolando il

WEPL di ogni raggio unicamente lungo una traiettoria unidimensionale descritta da una

Ul OPUI UUEBwW2UEEIT UUPYEOI OUI Ow Oz EOT OUPUOOwW YI UU&AawI UUOI
dimensioni finite del fascio nel la sezione trasversale.

6.2.1 FASCIO IDEALE DI SEZIONE PUNTUALE

+7ZEOI OUPUOOwWxUI Ul OUEUOwWOI OwxEUET UETI Owt 6hdl WEEOEOOE
del fascio attraverso la matrice CT lungo la direzione di irraggiamento selezionata,

ovvero lo spessore agua-equivalente del paziente lungo tale traiettoria. Come gia detto,

01 00z EOT OUPUOOWPOWEEOCEOOOwWYDI Ol wuUBx1 OU0OwxT UWEDPEUI
quindi, il risultato finale € quello di ottenere un elenco contenente le coordinate della

posizione di ogni spot e il corrispondente valore WEPL calcolato durante la simulazione.

Per visualizzare meglio lo spessore attraversato dal fascio nelle varie regioni del volume

CT, e utile generare una mappa 2D in termini proprio di WEPL, disponendo il valore di

cammino acqua-equivalente calcolato per ogni spot in base alle sue coordinate. Per

comodita, la mappa viene creata utilizzando le coordinate gantry degli spot, cosi come

vengono riportate nel tag Scan Spot Positions Mafpiferimento 7.10.4, paragrafo 4.41) del

piano di trattamento.
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6.2.1 - FASCIO IDEALE DI SEZIONE PUNTUALE

MAPPA DI WEPL DEGLI SPOT REALI WEPL [mm]

160

140

X gantry [mm]

120

100

36

39

42 . NaN
’bQ

PRIREPDP P RO L 20D 0D 0N E R
Y gantry [mm]

Fig. 6.4¢ Esempio di mappa 2D di valori WEPL degli spot del piano di trattamento

In figura 6.4 &€ mostrato un esempio di una mappa 2D di WEPL calcolata a partire dalla

CT di un paziente fra i casi studio presi in considerazione. In ascissa e in ordinat&2 si

hanno le coordinate in SAR gantry degli spot del piano di trattamento. Per ognuno di

questi, & stato calcolato lo spessore acqua UDYEOI OUIl wEUUUEYI UUEUOWEEOu
del volume CT e poi disposto nella mappa in base alle coordinate dello spot. | valori di

WEPL, in millimetri, sono rappresentati attraverso una scala graduata di colore. | pixel di

colore nero equivalgono alle posizioni che non sono state irraggiate e per le quali il valore

WEPL non é stab, dunque, calcolato: nella scala della mappa ¢ riportato il valore NaN

(Not a Numbey.

La spaziatura dei pixel della mappa, lungo gli assi x e y del SdR gantry, & determinata dal
xEUUOWEPWUEEOUDPOOTI wEI T OPwUxOUwWUUEENRIKEBR0 BHWEOOZDOU
CNAO, se nella terapia vengono utilizzati ioni carbonio, tipicamente il passo & impostato

a 2 mm, mentre nel caso dei protoni a 3 mm: il significato fisico & da ricercare nel diverso

La mappa €&, dunque, costituita da una griglia con passo pari a quello di scansione del

fascio (griglia di spot), di cui sono riempiti solo i pixel degli spot pianificati per il

trattamento.

2+ 00T OwoOl WwEUED U YI wdOOT Euwud z uE@WE DedHEaebtalrtibstatidbeudCstata Yodlia per
comodita, perché gli assi del SdR gantry sono cosi orientati rispetto al pavimento, quando si utilizza la linea
orizzontale del fascio: in questo modo, si mantiene il punto di vista di un osservatore che guarda il paziente
sdraiato sul lettino, lungo la direzione di irraggiamento d el fascio. Dunque, si ha una corrispondenza delle
immagini simulate con il posizionamento del paziente sul lettino (vedasi fig. 7.1 8 come esempio ).
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Capitolo 6- ALGORITMI DI CALCOLO DELLE MAPPE DI WEPL

Questo tipo di mappa 2D costituisce, di fatto, la proiezione bidimensionale in
trasmissione del volume CT scansionato, su un piano posto a valle di questo, come si pud
vedere dalla figura 6.5.

Piano di

proiezione

-

\ I||

\‘ | , Traiettoria
'\I II ' del fascio

|
‘III/ Volume CT

Fig. 6.5¢ Proiezione 2D del volume CT tridimensionale .

Per ogni campo pianificato per il paziente & necessario generare la relativa mappa di
6$/ +OwxUOPTI UDUEQEOWPWUET T PwWET Owi EVEPOWEUUUEYI UUOwHO
Ul O1 OEOQWEOOUOWET 00z O6UDPI OUEOI OUOWEPwWI EOUUaAOwWOl UUDPOO

6.2.2 FASCIO REALE DI DIM ENSIONE FINITA IN SEZIONE

Le mappe costruite nel modo descritto in sezione 6.2.1 sfruttano, per ciascun pixel

POYYI UOwxl UWEPEUEUOOWUx OUAOQwWUOZzZUOPEEWUI OPUI UUEwxI U
i EUEDPOW EOOzDHOUI UOOW ET Ow YidQ) (pérd, wi BrasOua *akEréael OUI1 o w EOUCu
dimensione del fascio in sezione, che viene solitamente fornita in termini di FWHM.

Questo metodo di calcolo pud essere utilizzato, in prima approssimazione, per

EIl Ul UOPOEUI wOz OUEDOI wEDw Bdueentd defewdtié ©gpOw Ux 1 UUOUI wE
corporee irraggiate, ma ai fini del presente lavoro si & reso necessario implementare un

algoritmo piu preciso e che tenesse conto delle dimensioni realistiche del fascio.

+7ZPEl EWEPWEEU]I WEI OwOUOYOwOI e HioNEELABI0 BhdtU 1 w O1 Ow Ol ED
DUUET T PEUOWEOOzDPOUI UOOWEDPWUOEWET U1 UOPOEUEWUI 4aPOOIT wE
trasversale del fascio.

Nella situazione reale, la FWHM del fascio varia al variare della sua energia di

estrazione: per i protoni si passada circa 21 mm a 62 MeV fino a 6 mm a 229 MeV, mentre

per gli ioni carbonio da circa 8 mm a 115 MeV/nucleone fino a 45 mm a 399

MeV/nucleone.

Dal momento che sarebbe piuttosto complesso e time-consuming far variare nella

simulazione il raggio della sezione EDPUEOOEUI wbOUDPI Ol wEOOzI OI Ul PEWEDWI |
x] UWEPDEUEUOOWUxOUOWEOOzDPOUI UOOWET OwxUI Ul OUI wOEYOUO

Ol EPOWEOUUEOUI woUI UUzUOUPOOWS WUUEUOWEEOEOOEUOWE w x

come illustrato di seguito.
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6.2.2 - FASCIO REALE DI DIMENSIONE FINITA IN SEZIONE

Visto che la FWHM, che rappresenta il diametro del fascio in sezione trasversale, non
YEUPEwWODPOI EUOI OUI wEOOwWOz1 O UT PEWEPwWI UODUE&ADPOOI WEE
calcolo un suo valore mediato fra tutte le energie disponibili:

- periprotoni e stato considerato un valore medio pari a: %6 ' , =9 mm;

- per gli ioni carbonio & stato considerato un valore medio pari a: %6 ' ,= 6 mm.
Assumendo che il fascio abbia in sezione un profilo di intensita descritto da una
distribuzione gaussiana, € valida la seguente relazione:

0600 C& y, (6.27)

Essa lega la deviazione standardh ©he caratterizza la gaussiana, con il valore di%6 '

del fascio di particelle.

"OOEDPOEOEOwWOz1 GUE & D O%6 'wtsdpta kinarat)) & possibié Ecava&eib wE B w
valore h nel caso di protoni e ioni carbonio:

wa a o

” @0 o a a (6.28
eaa .

” B ¢® wa (6.29

Ora, ipotizzando divoler i OE OUET Ul wOl O wERGIENS gaflicelle O fastd) &t Oz W
necessario considerare una sezione circolare di raggio2h attorno al baricentro del fascios3.
Nel presente caso, si ha, dunque:

OO 6 o YO &, (6.30

O0UI Ol OEOOwWDHOI POl OwbDOWYEOOUI wol Eb GimHdzione UET T DPOWE
nel caso delle due particelle:

1 OQOQW 6 NWOYE X @ a (6.32)

1 OQOQW 6 WwoY v T8 a (6.32

EOOz b Odld quéedsii iediera il valore WEPL nella simulazione. Tale regione &

indicativa della dimensione reale del fascio nella sezione trasversale.

. UEWET |l wo wUUEUOWEI Ul UODOEUOWDOWYEOOUI wEl OwUETT B
implementato per trovare il valore medio diWEPL (6 $ / AWE OOz DOUI UOOWEPWUEOIT w
+7zPEIEwow @UI OOEW EPuw E E Gfuiatkhte) iolwe CcBauptrxld EpotO U1 w EE QU
considerato, anche per ulteriori raggi aggiuntivi (non previsti dal piano di trattamento),

121



Capitolo 6- ALGORITMI DI CALCOLO DELLE MAPPE DI WEPL

traiettoria di questi nuovi raggi viene tracciata sfruttando dei punti aggiuntivi
appositamente introdotti, denominati subspodbw El I POPUDPwWw UUOwWw xPEOOwW EI 007
analogamente agli oot del piano.

Una volta calcolato il WEPL anche per i subspot desiderati, il valore WEPL dello spot

reale pud essere ottenuto mediando adeguatamente quello dei subspot che ricadono
EOOzDPOUI UOOWET OOzZEUI EWEDPUEOOEU]I wxUPOEWEI i pODUE

Qu

T ———= raggidei

e N
T SUBSPOT

Fig. 6.6¢ Tracciamentodel raggio dello spot e dei raggi dei subspot, originati dal
punto sorgentes.

Bisogna prestare attenzione nel definire il numero necessario e sufficiente di subspot per

ottenere un buon 6 $/ €EEWEUUI T OEUl wEOOOwWUxOUOwx1 UET 6 wOZEUI Euw
piuttosto estesa in relazione al passo di scansione degli spot del piano di trattamento;

infatti si ha:

- per gliioni carbonio:  passo di scansione degli spot =2 mm;
Rc =5.10 mm;
Ac = area della sezione circolare = 81.71 ma)

- per i protoni: passo di scansiae degli spot =3 mm,;
Rp = 7.66 mm;
Ap = area della sezione circolare = 184.33 men

"OOwWPWYEOOUPwWPUDwWUOXx UEWUDx OUUEUDOwWxT Uwl OUUEOEUI wol v
circolare cadono 21 spot del piano di trattamento (lo spot centrato nel cerchio piu 20 altri

spot adiacenti, ipotizzando la griglia di spot completamente riempit a), come illustrato in
figura 6.7.
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GRIGLIA DEGLI SPOT - Particella :Carbonic SPOT INCLUSI NELLA SEZIONE CIRCOLARE - Particella :Carbonio

8ar © Q (8] 5] &) o Q o &} 8r © Q o a o Q o o o

6F © (o} (o] Q o Lo o] o o} 6 © (o} o Q o o o] o o
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Fig. 6.7¢ A sinistra: griglia simulata degli spot che possono essere definiti nel piano

di trattamento, quando vengono utifzati ioni carbonio (spaziatura2=mm). Ogni

puntod f dz @dz2 (i 2 NI LILINS & &nb iélla diidlia inddizpaoiesstrg S | £ £ QA Y
O2tt 2002 dzy2 aLRiG RSt LALFYy2 RA GN}YGGFYSyldze |0 R
verde) indica la reale dimensione del fascio nella simulazione, quando viene

irraggiato lo spot (0,0), colorateemprein verde.Core si pud vedere,fat QA y i S Ny 2

della sezione circolare cadono altri 20 spot della griglia, rappresentati dai punti blu

pieni

Si provi a considerare quindi un numero di subspot maggiore per poter eseguire una

media accurata del valore di WEPL.

Dal momento che due spot adiacenti nella griglia hanno in comune la maggior parte dei

subspot, sarebbe inutile e molto dispendioso in termini di tempo ripetere, per ogni spot

reale del piano, il tracciamento ed il computo di subspot gia valutati. Pertanto, la

soluzione migliore risulta essere quella di calcolare il valore WEPL di ogni subspot

collocato su una griglia di passo uguale ad un sottomultiplo intero del passo della griglia

di spot, come rappresentato in figura 6.8. In questo modo, la distribuzione di subspot &

O0O0T 1 Ol Ewl wOT OUOOWEDPwWI UUPwYDI Ol wuEEOEOOEUOWUOZ7z UOE
si procede al calcolo del6 $ / i ogni spot reale del piano di trattamento, prendendo in

considerazione unicamente i subspot interessati.

La griglia di subspot deve avere UOz 1 UUT OUPOOT wOET T POUI wUPUxT UUOWE
fine di garantire che il calcolo venga eseguito correttamente anche per gli spot periferici

xDEOPI PEEUPSwW Ewl Ul OxPOOwWOZEUUI wROwWwPOwW2E1wl EOUU:
partire dalle coordinate x minima (X minspot) € massima (daxspot) in assoluto fra quelle di

tutti gli spot pianificati:

& ® 5 YDROI i & Do 5 Y (6.33

Il calcolo & analogo per Ysusspot.

Si determini ora il passo della griglia di subspot. Esso puo essere scelto a piacere, sempre
rispettando il vincolo che sia pari ad un sottomultiplo intero del passo di scansione degli
spot. E possibile introdurre la seguente definizione per esprimere il rapporto fra i passi
delle due griglie:
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5 a6 a0 e ¢
V] a¢ ao 0 Qe-0Qp——
noite (6.39

Come gia specificato, M deve necessariamente essere un numero intero e positivo.

Facendo variare il valore M, & possibile cambiare il numero di subspot che ricadono

EOOzDPOUI UOOWET OOz EUI EWEPUEOOEUI WEPWUETT POwlwUIl OEUDY
il numero di subspot su cui viene eseguita la media.

M=2 M=3 M =4 M=5

n.spot | n.subspot| n.spot | n.subspot| n.spot | n.subspot| n.spot | n.subspot

C 21 89 21 185 21 333 21 509

P 21 89 21 185 21 333 21 509

Tab. 6.1¢b dzYSNB RA &aLRiG S adzoallRi aavydzZ A OKS NAOFR2yY
circolare di raggio R, al variare della molteplicita M da 2 a 5, nei casi in cui si
utilizzino ioni carbonio oppure protoni per il trattamento.

"O0l WUPWOOUEWEEOOEWUEE] OOE wt 8 m@ronoRi@laisetitd UOWEDw Ux OU
circolare & sempre pari a 21, perché il passo della griglia di spot e fissato dallo step di

scansione impostato nel piano di trattamento. Per i subspot, invece, il passo della griglia

varia in base al valore di M scelto: se M aumenta, il reticolo di subspot diventa piu fitto e

UOwOUOI UOwWOET T POUWEDPwW@UI UUPWUDEEET wEOOzHPOUI UOOWET 0O
Si noti che, a parita di M, il numero di subspot € uguale per entrambe le particelle: questa

circostanza & puramente causuale ed & determinata unicamentedal passo reale di

scansione degli spot del piano e dal valore %6 ' , impostato EQOOz DOUI UOOw ET OOEw

simulazione, nei due casi; infatti, per i protoni, che hanno passospt = 3 mm, si & assunto

%6 ' , =9 mm, mentre per gli ioni carbonio (passospet = 2 mm) un valore %6 ' , = 6 mm:

cio li porta ad avere medesimo rapporto fra & 7 ( -e passapt €, di conseguenza, anche

stesso numero di subspot corretti, a parita di M.
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GRIGLIA DEGLI SPOT E SUBSPOT- Particella :Carbonio SPOT E SUBSPOT INCLUSI NELLA SEZIONE CIRCOLARE - Particella :Carbonio
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Fig. 6.8¢ A sinistra: grigk simulate degli spot rappresentati dai punti blu vuot, dei

subspot, rappresentati dai punti rossi vuoti. Nel caso di ioni carbonio e molteplicita

M=2, la spaziaturalella griglia di spot & pari a 2 mm, mentre quella della griglia di

subspot € di 1 mm, dunque le posizioni degli spot si sovrappongono ad alcune dei

subspotA destrat QF NBF OAND2tFNB O6RStEAYALLFGF Ay @GSNRSO Ay
fascio nella simakzione, quando viene irraggiato lo spot (0,0), colorsg¢mprein

verde. A f QA yilitdleNgeAone circolare cadono altri 20 spot della griglia,

rappresentati dai punti blupieni, e 89 subspot della griglia (nel caso M=2),

rappresentati dai puntiossi peni.
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Fig. 6.9¢[ QAYYIF3AYS Y2&0N} f QANNIIIAlIYSyid2 RA RdzS aLkR
O22NRAYIFGS 6nzZnd S 6HZINO 0LlzyGA GDSNRAOS® [ QF NBI )
che é in comune nei due irraggiamenti. Nella simulazione, dunqa&aleadel WEPL

RA GdzidA 3ItA &aLRG 6L EEAYA o0fdz LIASYAO S A &dzall
evidenziata dovrebbe essere ripetuto due volte; invece, se si calcola prima il WEPL di

tutti i subspot della griglia e poi si procede trovaré i / degli spot di interesse

(ovvero quelli del piano di trattamento), il tempo di calcolo viene notevolmente

ridotto, poiché i subspot vengomalutatidzy’ Qdzy A OF @2 (I @
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Capitolo 6- ALGORITMI DI CALCOLO DELLE MAPPE DI WEPL

00z POUI UOOWET OO1 wUDOUOE&ADOOPWI UI T UDUICted] OQwx Ul Ul 00
e stato impostato generalmente a 2 (3 nei casi in cui si € reso necessario avere un calcolo
piti preciso di 6 $/ AOQwx OPET 6 wUUPOPAAEOEOW@UI UUzUOUPOOWUPWOUU:
UUEUxOUw EEw EOOUI 11 PEUI w EOO7zDHOUIT UOOOralleBtred OEw Ol EPEOW
1 EEI UUDPYEOI OUI wOz ©OUI U inétld Quslitrar®un nimerauttbfpar x E&a D1 O U |
elevato di subspot per la media potrebbe rivelarsi addirittura controproducente, perché
xDEEOOPWE]I UUET OPw Ow YEUPE&ADPOODP W ERUBIMEECTDUUIT w EEw EOE
potrebbero essere eccessivamente smussati da un processo di mediazione su molti
elementi.
In figura 6.10, € riportato un esempio di una mappa 2D costruita con i valori WEPL dei
subspot: si tratta del medesimo campo dello stesso paziente gia onsiderato in figura 6.4,
nella quale, pero, era stata raffiguratala mappa dei soli spot.

MAPPA DI WEPL DEI SUBSPOT
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Fig. 6.10¢ Esempio di mappa 2D di valori WEPL dei subspot simulati

al7cm.
Nela UPOUOE&ADOOI OWEOOzPOUI UOOWEPWUEOPwWwDOUTI UYEOOPWET YI wi UUT Ul wUEx ;
millimetrico o sub -millimetrico (in base a M) e per ognuno di essi deve essere calcolato il valore di WEPL

secondo il metodo illustrato nel paragrafo 6.1.1 8 w ( O DO Ow O OOz EOEOPUPWET OCEwWw" 3wWEDwWUOwW x E:
devono essere ripetute per ogni campo del trattamento pianificato.
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6.2.2 - FASCIO REALE DI DIMENSIONE FINITA IN SEZIONE

Infine, una volta stabiliti il numero e la posizione dei subspot corretti da considerare per

il calcolo del 6 $/ i ogni spot reale del piano, si analizzi il metodo utilizzato per

eseguire la media.

#EOwWOOO!I OUOWET T wOzHOUI OUPUAWET Owi EUEPOwWUI EOT wbOu
una distribuzione gaussiana, nella simulazione cio € stato rprodotto applicando un filtro

T EUUUPEOOWEOOzDOUI UOOWET OOzZEUI EWEPUEOOEUI WEPDWUEIT
fascio: dunque, il WEPL di ogni subspot, che entra nel calcolo del 6 $ / +#ello spot

considerato, viene moltiplicato per un fattore gaussiano che pesi adeguatamente il suo

contributo in relazione alla sua distanza dallo spot reale.

Date le coordinate in SAR gantry di uno spot Pspot = (Xspot, Yspot) € di un subspot corretto

Psubspot = (Xsubspot, Ysubspot), la distanza r fra essi € data da:

i w W (@) (@) (6.35
Si ricordi che i subspot corretti sono quelli per cui & valida la condizione: r AR, ovvero
@U1 OOPWET 1 wUOOOWEOOUI OUUPWEOOZPOUI UOOWET OOGEwWUI abp
Grazie ar, ora, € possibile calcolare il fattore gaussiano WF {eighting factoy da attribuire
al subspot:

OOl QT (6.39

In definitiva, il valore medio 6 $ / i uno spot pianificato puo essere calcolato a partire
dai valori WEPL dei relativi subspot nel seguente modo:

B © 000 O |
B ®» 0

®OL b

(6.37)

con Nsubspot= 89 se M=2, mentre Nuspot= 185 se M=3.

In questo modo, dopo aver calcolato il 6 $ / i ogni spot del piano di trattamento, é
possibile creare per essi una nuova mappa 2D, in cui il valore medio dello spot viene
disposto nella mappa in relazione alle sue coordinate. In figura 6.11 € riportata come
esempio la mappa 2D degli spot del piano, stavolta in termini di valori WEPL mediati,
dello stesso paziente gia visionato precedentemente.
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Capitolo 6- ALGORITMI DI CALCOLO DELLE MAPPE DI WEPL

MAPPA DI WEPL MEDIATI DEGLI SPOT REALI WEPL [mm]
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Fig. 6.11¢ Esempio di mappa 2D di valori WEPL media$ ( )-legli spot del piano
di trattamento.

Visivamente, la mappa in figura 6.11 & simile a quella illustrata precedentemente in
figura 6.4 (si tratta del medesimo campo dello stesso paziente), ma concettuamente le due
UOOOWUUEUI wEEOEOOEUI wubOwWwOOEOWEOOXxOI UEOI OUI wEDYI UUO
seconda sono semplicemente i WEPL degli spot delpiano, ottenuti calcolando tali valori
reale dimensione del fascio; nella mappa riportata in figura 6.11, invece, il cammino
acquaequivalente di ogni spot € stato mediato con quello dei subspot circostanti,
EOOUI OUUPWEOOzDPOUI UOOWEPWUOEWET Ul UOPOEUEWUI abOOI wE
ogni pixel della mappa) € assegnato un valore medio6 $ / +

Pwi POPWEI Owx Ul Ul OUI wOEYOUOOwWUUUUPWHWEOODI
poi, sono stati svolti studiando le mappe 2D costruite a partire dai valori 6 $ / +egli
spot irraggiati.

O0O60DPwi wod

6.3 14, . 1%uw $+$331. - (" . w #$++z 1( w
SCONTORNAMENTO ESTERNO DEL PAZIENTE

2Dw Ow YDUUOwW EOOI woOz1 UEOTI w" 3w EOUUDPUUDUEEW Oz1 O1 O1 6U
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6.3.1 - SCANSIONI SEQUENZIALI RIPETUTE AL FANTOCCIO CIRS

precedenti, prima di creare o riproiettare un piano di trattamento sulla CT di un paziente,
gquesta viene studiata dai medici e fisici medici, che disegnano su di essa, per ciascuna
fetta, i contorni dei vari target radioterapici, degli organi a rischio e anche della superficie
esterna del paziente. Tutte le informazioni e le relative strutture sono salvate e riportate
EOOz POUIT U GITRIULCIT, Gamie Bisiineligagagrafo 4.3.
Si analizzi, ora, nello specifico la struttura che definisce il contorno della superficie
1 U0 UBEWETI OwxE&abPl OUI wSUUEW 6 w UD QO RDMbn@2UTl w ET 0060
UBI T UPOI OUOwWt OwxEUET UET OwKét huAwl Ewo wUOPYOEEOI
nel tag RT ROI Observation Sequen@&erimento 7, paragrafo 4.3.1).
Essa e disegnata nella CT al fine di delimitare il volume scansionato del paziente rispetto
EOOZEUPEWEDPUEOQUUEOUI w(Owi EVUl wEPwWwxDPEODPI PEE4ADOOI
1 YI OUUEOPwW EUUI T EOUDwWw Ow i OO0UPwWEPwWI UUOUT wxUI Ul OUE
superficie del volume del paziente, cancellando nella CT tutto cio che non & contenuto
EOOzDPOUI UOOWET OWEOOUOUOOWEPWUEOT wUUUUUOUUEB w( O1 E
ricostruito CT effetti di distorsione di varia tipologia, generati dalle fonti di errore gia
discusse nel paragrafo 4.2.3. | problemi piu frequentemente riscontrati attorno alla
superficie del paziente sono dovuti a:

- rigature causate da effetti di beam hardening;

- leggeri aloni legati alle metodiche di ricostruzione delle immagini;

- 1 OUUUUEaDOOPWUUEUDPUUDET 1 woOIi Opaxigat® @ausate' 4 WET 007

dal rumore elettronico di fondo.

A tal proposito, per eliminare o limitare tali fonti di errore durante la fase di
xDEODPI PEEADPOOI wEIl OWUUEUUEOI OUOOwWUDPWUUEUEUUEwWUOUU!
definiti in tale struttura: le fluttuazioni e le distorsioni presenti fuori dal volume del
paziente vengono cosi annullate, imponendo il valore dei relativi voxel a -1024 HU,
OYYI UOwPOwWYEOOUI wOOOPOEOI WEEOPEUEUOwWXx]I Uw Oz EUPEU
conseguenza, adottata HET 1 wEOOz DPOUI UOOWET OQwxUI Ul 60T wOEYOUO
UEOxObw#PwUITUDPUOOwWxUDOEWEPDWEOEOPAAEUI wEOOI WED
simulazioni, si mostrano rapidamente i risultati ottenuti da alcuni esperimenti eseguiti
sul fantoccio CIRSpeJ wY EOQUUEUIT wOz 1 OUPUA WET Owx OUI OAaPEOI wi vUC
presentati.

6.3.1 SCANSIONI SEQUENZIALI RIPETUTE AL FANTOCCIO
CIRS

/' TUwYEOUUEUI wEOOI woOl wEDUUOUUDOOPW xUI Ul OUPWEOOZ
soprattutto le fluttuazioni del va OOUT w' 4 wEI OOz EUPEwx OUUEOOwDOI OUE
spessore acquaequivalente integrato del paziente lungo le varie traiettorie di

irraggiamento del fascio (spot pianificati e subspot della simulazione), sono state eseguite

in sequenza delle CT di prova al fantoccio CIRS, il fantoccio che viene utilizzato anche

per eseguire la calibrazione HU-WEPL.

Dopo aver posizionato il CIRS sul lettino, sono state ripetute in sequenza 5 scansioni CT,

senza modificare la posizione del fantoccio. Ognuna delle scansioni e stata poi analizzata
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Capitolo 6- ALGORITMI DI CALCOLO DELLE MAPPE DI WEPL

e confrontata con le altre, facendo particolare attenzione al volume ricostruito attorno a
quello del fantoccio.

scansione sono state prese aampione 5 regioni attorno al fantoccio (regioni A, B, C, D1 e
D2), contenenti solo aria.

In figura 6.12 sono rappresentate le regioni che sono state selezionate ed analizzate,
mentre in tabella 6.2 € riportato il numero di voxel contenuti in ciascuna di e sse.

REGIONE NUMERO DI VOXEL CONTENU
A ooc cpwm
B M”™ MMH™ cMC
C M nanny~ycc
D1 e D2 nnH"~ dyn
INTERO VOLUME SCANSIONA] MM~ O®H ™ ccCcy

Tab.6.2cb dzYSNE RA @2ESt O2yiSydzia ySttS NBIA2YA &St ST Az
fantoccio CIRS per valutare le fluttuazioni dovute al rumore elettronico.

Fig. 6.12cwl LILINB&a Sy i+ T A2yS RSttS NBIA2YyA &aStST A2yl 4GS HEtQ
CIRS per valutare le fluttuazioni dovute al rumore elettronico.

Prima di tutto, ogni scansione €& stata analizzata singolarmente, al fine di valutare le

i OUUUUEaDOODPWOI EPI wETI OOZEUPEWEOOzHPOUI UOOWET OOEwWUUI L
D1 e D2 é stato calcolato il valore medio' 4 e la relativa deviazione standard s a partire

dai valori HU di tutti i voxel compresi nella medesima regione. | risultati ricavati dalle 5

scansioni singole sono riportati in tabella 6.3.
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6.3.1 - SCANSIONI SEQUENZIALI RIPETUTE AL FANTOCCIO CIRS

. CIRS 1 CIRS 2 CIRS 3 CIRS 4 CIRS 5
Region
I I I I I

-1003.01] 2.39| -1003.23| 2.37] -1003.18 2.42| -1003.12| 2.41] -1003.09, 2.36
B -1000.66/ 2.02] -1000.87| 2.03| -1000.88 2.06| -1000.77| 2.06] -1000.69, 2.04
C -1003.04{ 2.36| -1003.24| 2.36] -1003.27| 2.40| -1003.17| 2.39] -1003.07| 2.37
D1 -1002.26| 1.85| -1002.24| 1.86| -1002.18 1.87| -1002.11] 1.87| -1002.11 1.84
D2 -1002.16| 1.74| -1002.10| 1.78] -1002.06| 1.76| -1001.98 1.75| -1002.00, 1.75
TOT -1002.04{ 2.34| -1002.18| 2.34| -1002.17| 2.36] -1002.08| 2.36] -1002.02| 2.34

Tab. 6.3¢ Calcolo del valore medio di HU e della

FffQAY(dSNYy?2
fantoccio. Tutti i valori riportati sono in unita [HU].

RA

OAl &80dzy |

relatileviazione standard
NB I Aa2 y A

RSt €S

St ST A2yl (¢

.1 OPWUEEOUDOOT wo ubOEPEEUEWEOOTl ws" (12zwU1 T UPUEWEE
per le 5 regioni valutate separatamente, sono riportati anche quelli ottenuti unendo tutti i

voxel di tutte le regioni in un unic OWE OOx UUOwpY OET ws 3. 3z wdl OOEWUEET O

Come si nota, le h s@bno abbastanza contenute (quella complessiva € attorno a2.35),
GUPOEPwW UPDw xOUUOGOOW EYI Ul w ET 001 w i OUUULUEaDPOODLwW Ol
indicativamente pari a:

..O'rY C,

pMIC 1§ O°Y

(6.39

+72DOUI UYEOOOwWEd nbh & &ipedariedaamiiouma il problema principale

risiede nel fatto che il valore

4 non coincide esattamente con il valore HU di

EVUUEOUI wPOWEEOEOOOWEDWGES/ +wbDOUI TUEUOWOUOT Owoz O
determinare un errore non trascurabile che va ad inficiare il calcolo dello spessore acqua

equivalente reale del paziente.
2DWEOOUPEI UDOWEE wWI Ul OxPOOWOEWUEEOEWEPWEEODEUEA&D

modalita di

EEQUDPUDPADPOOI ws Ul i guEsto wBE) intépilantiodiGvalaek 8 | 6 w

HU=-1002.1 si ottiene il valore corrispondente WEPL=0.0338. Ipotizzando un raggio che
nella simulazione percorre, ad esempio, un cammino geometrico di 500 mm (diametro

del volume CT scansionato) tutto in aria, il suo cammino acqua-equivalente é pari a 16.88

mm (invece del valore 0.55 mm che si avrebbe nel caso in cui tutti i voxel attraversati dal

raggio fossero impostati al valore nominale -1024 HU). Come si nota, si pud avere una

variazione notevole nel valore di WEPL integrato associato non ad una reale variazione
EOEUOOPEEwWE] Ow xEabPl OUI Ow OEw Ul OxOPEI O1 OUI wEOwW YE

 OUUUUEaPOOPWEOOZDOUI UOOWET OOEwW" 38

Successivamente, le varie CT sono state confrontate fra loro per valutare le fluttuazioni

del valore del medesimo voxel durante scansioni sequenziali ripetute: ogni voxel é stato,

dunque, confrontato con il voxel corrispondente nelle altre CT. Per fare cio, si € presa a

riferimento la prima CT e sono state calcolate e analizzate delle nuove matrici di voxel,

ottenute dalla differenza fra le successive scansioni e la prima (CIRS nt CIRS 1). In
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Capitolo 6- ALGORITMI DI CALCOLO DELLE MAPPE DI WEPL

guesto modo, in ciascuna delle nuove matrici sono state ottenute le differenze ' 4

calcolate voxel per voxel, di una scansione ripetuta n rispetto alla CT 1.

Ognuna delle nuove matrici € stata poi analizzata in modo analogo a prima,

determinando il valore medio ¥ 4 e la relativa varianza s2 e anche la deviazione

standard s, il ¥ 4 minimo e massimo.

| risultati sono riportati in tabella 6.4. In questo caso, sono stati calcolati i valori anche per

O0zPOUI UOwWYOOUO!T w" 3WUEEOUDPOOEUOwWpYOET ws" 3wbhbOUI UEZz wlhi
evidenziata in rosa in figura 6.12).

CIRS 2CIRS 1 CIRS 3CIRS 1
Regiong ¥1 '| "2 | * [n 1 din[n 1 ha Regione| Y1 ! | 2 on e n 1o hax
A -0.22| 8.95|2.99 -16 16 A -0.18| 9.90| 3.15 -16 18
B -0.22| 6.49|2.55 -15 14 B -0.23| 6.83| 2.61 -14 15
C -0.20| 7.62|2.76 -15 15 C -0.22| 8.13| 2.85 -17 16
D1 0.01| 3.89(1.97 -10 11 D1 0.08| 4.42| 2.10 -12 12
D2 0.07| 3.01{1.73 -10 9 D2 0.11| 3.26| 1.81 -13 11
i(r:1-trera -0.16|37.57|6.13| -313 383 i(r:l:[rera -0.16/41.01| 6.40| -409 354

CIRS4CIRS 1 CIRS5CIRS 1
Regiong ¥ '| "2 | * |n1 dnlnt el |Regionel 1 [ "2 | in it dinln o da
A -0.12| 9.84|3.14 -16 17 A -0.08| 9.34| 3.06 -16 18
B -0.11| 6.83|2.61 -15 16 B -0.04| 6.71| 2.59 -15 15
C -0.12| 8.12|2.85 -16 17 C -0.02| 7.87| 2.81 -15 17
D1 0.14| 4.49|2.12 -11 13 D1 0.14| 4.15| 2.04 -10 12
D2 0.18| 3.25/1.80 -12 11 D2 0.16| 3.14| 1.77 -9 10
i(;’nTera 0.10/37.326.11| -331| 299 ﬁtTera 0.0532.51] 570 -281| 317

Tab. 6.4¢ Calcolo del valore medio di HU, della relativa varianza e deviazione

dGFyRFNRZ S RSA QFf2NR | ! YAYAYA S YIFAEAAYA FEfQAY
selezionate, per ogni matrice di voxel data dalla differenza fra la scansione presa in

considerazione euglla di riferimento (CT 1). Tutti i valori riportati sono in unita [HU].

B, C, D1 e D2) & leggermente piu elevata rispetto al caso precedente, quindi si ha un

POUI UYEOOOwWxPKkWEOxDOWEDWYEOOUDPW' 4 WEVDUOUOOWEOwWYEOOU
sullo spessore acquaequivalente integrato sarebbe anche maggiore rispetto a quanto

calcolato in precedenza.

Si osservi chel ' 4 & approssimativamente zero in tutti i casi, dunque si tratta

effettivamente di un fenomeno di un rumore elettronico di fondo a media nulla.

( O POI wE O GyGy®J @i (GedamuE Bafluttuazione di valori HU  molto piu

elevata rispetto ai casi precedenti(s pari a circa 6.1HU) : questo valore € da imputare solo

in parte al rumore elettronico presente nelle scansioni e principalmente a effetti di bordo

associati al fantoccio stesso; questi ultimi possono esseredovuti a piccoli errori di
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6.3.1 - SCANSIONI SEQUENZIALI RIPETUTE AL FANTOCCIO CIRS

xOUPabOOEOI OUOWET OwOl UUD O picudh Spdsiadénti mobsder&ig UD UDP a b OC
del fantoccio, se questo non é stato fissato saldamente soprattutto in corrispondenza
delle interfacce fra le superfici del fantoccio e Cagia, infatti, anche un minimo
spostamento puo causare differenze elevate nei valori HU dei voxel ricostruiti, come
visibile in tabella 6.4 per le voci nHUmn € NHU max . In figura 6.13, sono riportate delle
DOOET DOPWEDPwWUI aDOOPWOOOT PUUEPOEOPWEITI Owi EOUOEEDO

bordkco EOOz DPOUT UOOWET 001 wWUEEOUPOOPWEOEOPAAEUI 8

Fig. 6.8 ¢ A sinistra:sezione longitudinale del fantoccio CIRS, rappresentata a

partire dalla matrice di voxel della seconda scansione (CIRS2). A destra:
rappresentazione della medesima sezione longitudinale della matrice differenza
CIRSZ;, CIRS1; in questo modo sono visibili gli effetti di bordo associati ad uno
spostamento indesideta del fantoccio nelle due scansiomin grigio si hanno le

NBIAZ2YA | npl!'T'nX AY YSNB 1jdzSttS F nllsn S Ay 0AlYy

In definitiva, il rumore elettronico e il valore ' 40PUUUEUOWE]T OOz EUPEwWmEDYI UU
calibrazione) possono essere facilmente corretti impostando a-1024 il valore HU di ogni

fantoccio o del paziente, esso non puod essere corretto; &€ vero che si tratta di fluttuazioni a
media nulla, ma bisogna ricordare che la conversione da valori HU a valori WEPL non é
esattamente lineare: questo o introdurre effetti di debole non linearita che portano le
varie fluttuazioni a non essere piu perfettamente bilanciate fra loro. Questa &, dunque,
una delle fonti di errore da tenere in considerazione.

Infine, anche per gli effetti di bordo non & possibile applicare correzioni. N el caso di un
paziente, sara necessario prestarvi attenzione quandosi procedera alla registrazione della
CT di rivalutazione sulla CT iniziale mediante il procedimento descritto nel paragrafo 6.4
I WEUDUEOUI woz E Gfobbi Bsuifatidide. DOUT Ux Ul
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6.3.2 SCONTORNAMENTO DEL VOLUME DEL PAZIENTE

NELLA SIMULAZIONE
#EOQwWxEUET UET OwxUl ET EI OUTl wowl O1 UUOWEOOT wUPEwWDOXx OUUE
UPEOUUUUDPUI OwUl xEUEU]I wbOwYOOUOI wlnk & Giminsel Owx Ea bl OUI
TOPwWI UUOUPWOI T EUPWEOOT wi OUUULUE&ADPOOPWET OwYEOOUIT w' 4
utilizzato anche dai fisici medici durante la fase di pianificazione del trattamento,

u
L

sfruttando il contorno della superficie esterna da loro disegnato sulla CT.
2PWEOEOPaaPWOUEWEOO]l wéo wUUEUOwWI U TUPUOWOOWUEOOUOUOE
della simulazione. Ovviamente tale operazione deve essere effettuata sulla CT prima di

TUITUPUI wOzEOTI OUPUOOWEDWEEOEOOOWET Pw6$/ +wEIT UEUBUUOwW
(Owx UOUOWEPwWXxEUUI OA4EwxT Uwl Ul TUDPUI wOOWUEOOUOUBEODI OU:
DICOMRT-2314" 3wEIl Owx Eabl OUI RauCoheug Rquéhbededirenté | OwWUET w

8, paragrafo 4.3.1) associato a tale struttura, sono presenti diversi item, ognunodei quali

contiene le informazioni relative ad un contorno della struttura. Ciascun contorno &

EPDUI T OEUOWEOOzDOUI UOOWEDWUOEWI 1 CDUEWEUUPEOI wEl OOEwW" 3
campionati lungo di esso e contenuti nel tag Contour Data (riferiment o 8.3, paragrafo

4.3.1): congiungendo in ordine i punti con una linea spezzata € possibile rappresentare |l
EOOUOUOOWEOOzDPOUI UOOWET OOEwWi 1 UUEwW" 36

Come al solito, & necessario associare alla matrice di voxel del volume CT una griglia di

coordinate. Dal momento che le coordinate (x,y,z) dei punti del contorno sono fornite in

SdR DICOM del paziente, si costruisce una griglia di coordinate con tale SdR. | set di

piani del reticolo possono essere o ricalcolati analogamente al sistema di equazioni 6.14 a

partre dEOOz (/ / wOxx VUl wUl Ox OPEI OI OUI wOUEUOEOEOwWOI wEOOUE
sistema 6.14 di b.&

Una volta stabiliti i set di piani X, Y e Z del reticolo, & possibile individuare i contorni

El OOEwUUUUUUUUEWEOOzZDPOUI UOOWET OOEwWT UPT OPEBdw Ouwi POI
dopo lo scontornamento e annullare tutti i voxel che si trovano fuori dalla struttura

$$73%$1- +7ZO0OwPwWEOOUOUOPwWYI O1 OOOWUUEEEPEUDPWEOO7zDPOUI UC
1 chiamata Contour Volume di dimensioni uguali alla matrice di voxel CT: alla fine del

procedimento, moltiplicando puntualmente la matrice CT con la m atrice Contour Volume

EEITUEUEOI OUI wEOUUUUPUEOwW@UI UUzUOUDPOEwWx1 UOI UUI UawED
"3wEOOUI OUUEWEOOZzDPOUI UOOWET PWEOOUOUOPWET OOGEwUUOUUUUU
2DPWEOEOP&AAPWXEUUQWEwWxEUUOwWOZEOT OUPUDOOS

Inizialmente Contour Volumeé una matrice di dimensioni uguali alla matrice CT e

riempita solo con valori O.

Si consideri un contorno per volta, scegliendo in ordine gli item di ROI Contour Sequence.

Dal momento che ogni contorno & disegnato in una fetta della CT, le coordinate zd, contour

dei puntidelmeET UPOOWEOOUOUOOWUOOOwWUUUUT wUT UEOPB w+7 DOEDPET 1
El OOEwi Il UOUEWEOOzPOUI UOOWET O &entolr&aumBEinqué D wyY ORT Ow" 3 wl

35 Le due opzioni sono fondamentalmente uguali, perché si ricordi che nel paragrafo 6.1.2 il sistema DICOM del
paziente era gato traslato di bl SUEADOOT wt 6t AWPOWOOEOWEEWI EVUWEODPOEDPEIT Ul wOz DUOE
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. M o
QN Ol e PB G 6 0w O

ST RR (6.39

+EwUx] A4aEVEWET T wEOOT PUOT T WEUI wxUOUPWEI OWEOOUOU
matrice Contour VolumeJ i UUUUEOQOEOwWOZz EOT OUPUOOWET UEUPUUOWOT Ouw>
che viene attraversato dal segmento cosi tracciato del contorno si assegna il alore 1.

Data, in modo da tracciare un contorno chiuso di voxel con valore uguale a 1 in una fetta

assiale di indice k di Contour Volume Contour Volume(: , :, k) 36

A questo punto, utilizzando la funzione MATLAB imfill(" OO U OUU w5 OOUO) épo wOwo wou
x OUUPEDOI wEUUI 1 OEUTl wPOWYEOOUT whwEOGET 1 wEwOUUUDwWE
disegnato in tale fetta di Contour Volume Come esempio, in figura 6.14 sono riportate

alcune immagini del procedimento di tracciamento del contorno esterno del paziente in

una fetta assiale CT.

Fig. 6.4 ¢ A sinistra: immagine di una fetta della CT di un paziente con la

NI LILINBASy Gl T A2y S RSt NBfFiAB2 O02yi2Ny2 RSt
RAaS3aAyl G2 02y dzy &a2Fde6l NB LISNI 1 @Aradz € ATT
medicali. Al centro: immaginettenuta in MATLAB, della medesima fetta con la

rappresentazione dei punti (in bianco) estratti dal fleSRRUCT che definiscono il

contorno. A destra: immagine, ottenuta in MATLAB, della rappresentazione della

medesima fetta della matrice Contour Volumia sagoma bianca definisce il

O2y(i2Ny2 RSEfl &A0NHzIGdzZNT Ww9.-¢9wb! [ Q Ay GFtS F8§
aSldzSy Tt 02y dzyl tAYyS!H ALISTT G A Lddzy 6 A SOARS
riempiendola (in bianco: voxel con valore 1; in nero: voxel coreva).

Ripetendo tale procedimento per ognuno degli item (ovvero dei contorni) che

volume scontornato del paziente. Alla fine, in tale matrice, ogni voxel a cui & assegnato |l

YEOOUI whhwo WEOOUI OUUOWEOOZzHPOUI UOOWET PWEOOUOUODWE
Ei OOEwWOEUUDPET w" 3wEOOUI O 001 wU GaEente, merdrdi@a®dl w? UUD OI1 2
con valore 0 sono quelli esterni alla struttura e che devono dunque essere annullati nella

CT.

36 Notazione utilizzata in MATLAB per selezionare gli elementi di una matrice: qui la matrice Contour Volumeg
una matrice tridimensionale, poiché & specificata da tre indici in parentesi; il segno :EOwx OUUOOwE]T OO0z DOEDEIT wU
DOEPEEU]I wOzDOUDPI Ol wEPWUOUUUDPwWT OPwl O Ol OUPWEPWOEUUDPET wUx1 EPI PEE
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Moltiplicando puntualmente 37 la matrice CT del paziente con la matrice costruita Contour
Volume si ottiene una nuova matrice CT in cui & mantenuta intatta solamente la regione
scontornata del volume del paziente, mentre la zona esterna viene annullata. Infine,
DOxOQUUEGEOwWwDwY ORI AlarE Buy B prdcédichentd @iUsbodternarBento &
completato.

La matrice CT cosi ottenuta & quellache deve essere utilizzata nella simulazione per
calcolare correttamente i WEPL integrati al suo interno lungo le direzioni di
irraggiamento del fascio.

Si noti che, come si vede dalla figura 6.4, in base a come sono stati disegnati i contorni
della struttura, anche il lettino porta-paziente o una parte di esso possono essere
cancellati durante lo scontornamento. In realta, & desiderabile che esso venga eliminato
durante questo processo, poiché se i raggi attraversassero anche solo una piccola parte di
tale supporto si potrebbero avere errori di WEPL che inficerebbero i risultati calcolati.
Anche le porzioni del paziente nelle fette CT in cui non é stato disegnato alcun contorno
vengono rimosse (vedasi figura 6.15). Al contrario di prima, pero, questo pud portare ad
alcuni problemi, che verranno trattati nel paragrafo 6.5.

Fig. 6.15¢ A sinistrarricostruzione tridimensionale della scansione CT di un paziente.
Al centro: rappresentazione della matrice Contdatume costruita a partire dalla

AONHzZG G dzNF w9 - ¢9wb! [ Q RSt LITASyidSed ! RS&EGNIY NARO2ail

CT scontornato grazie alla matrice Contour Volume.

37| prodotto puntuale di due matrici & anche chiamato prodotto di Hadamard.
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6.4 REGISTRAZIONE Dl DUE CT NELLA
SIMULAZIONE

+7Z OEEDPI UUDPY Ouw x U b (akobr=e Fydeilowitnietre a tohftontadirmhappe di

WEPL che si ottengono attraverso due diverse CT dello stesso paziente, al fine valutare

sedute adroterapiche.

Dal momento che le due CT sono acquisite in momenti diversi, la posizione del paziente

sul lettino non & perfettamente identica e dunque le due CT non sono perfettamente
UOYUExxOOPEPOPOWOOOOUUEOUT wYI OT EwUUDPOPAAEUEW OEU
confrontare O1 wUUT UUT wEUT 1T wl wl OPwUUT UUPwxUOUPWEOOZDPOU!
necessario eseguire un processo di registrazione computerizzata di queste, in modo da

sovrapporle correttamente.

Di seguito, si analizzara dapprima il metodo utilizzato dal softw are RayStation per

eseguire e calcolare i parametri di registrazione di due CT e, successivamente, si vedra

EOOI wUI xOPEEUI wOEwWOI E1l UDOEWUUEUI OUOEaDOOIl wEOGO7ZDPO
MATLAB sfruttando i parametri calcolati da RayStation.

6.4.1 PROCESSO DI REGISTRAZIONE IN RAYSTATION

"OO0l wi PAWEEEI OOEUOwWOI OwxEUET UEI OwK8kOwEOOzHOUI U
UUPOPAAEUI WEI OO01l wUI T PUUUEADPOOPWEPwWUDxOws1( &(#zuw
grazie al software RayStation 6, speifico per le procedure di compilazione di piani di

trattamento e gestione di immagini medicali.

In esso e possibile impostare una CT di riferimento, che viene mantenuta ferma, e una CT

mobile, che viene sovrapposta sulla prima: RayStation calcola poi automaticamente la

trasformazione rigida da applicare, utilizzando algoritmi basati sui livelli di grigio dei

due set di immagini ( gray level based registratipn

Dal momento che si tratta di registrazioni rigide, la trasformazione applicata &€ eseguita

esclusivamente mediante rotazioni e traslazioni lungo gli assi principali del paziente

@Yl EPwi PT UUEWK 6 Wwxi UwOz OUDI OUEOI OUOWET 1 OPWEUUDKAS
RayStation utilizza nel suo ambiente di lavoro il SAR IEC del paziente e, solo al momento

della compilazione del file DICOMdi Ul T PUUUEA&ADPOOT wx] Uwbdz1 UxOUUEaADPOD
converte queste ultime in modo che siano coerenti con il SAR DICOM.

Si utilizzi, dunque, inizialmente il SAR IEC del paziente ( p; vedi paragrafo 5.1.4). Per

identificare le tre rotazioni e le tre traslazioni da applicare durante la registrazione

rispetto a tale SdR, RayStation utilizza la seguente notazione:

- Pitch UOUEaPOOI wEUUOUOOWEOOZEUUI wUOUEUYI UUEOI
EOOZEUUI wn

- Rol: UOUEaDOOI wEUUOUOOWE O&rierEeldhernn axtéranl DUUE D OE C
EOOzEUUI wa
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- Yaw UOUE&ADOOI wEOUOUOOW EOOZEUUI wUET DUOUEOI wEIO
EOOZEUUI wa

- RL: UUEUOE 4D O0iIxuRWRIghth eftGx #+) U1 w

- s OUEUOE & b 001 yw(BUrhdridly BuPegidt 540/#)w

- PA: traslEAD OO wo URPL RoSteribridddrian=z, -/+);

RayStation esegue la registrazione ottimizzando il valore da assegnare a ciascuno dei 6

gradi di liberta appena definiti.

E possibile descrivere ognuna delle rotazioni attraverso una matrice 3 - 3 adeguatamente
costruita ( 2y 4 » 2p £ 0:4%01 K10 W, OOUDx OPEEOEOOI wbpOUDI QclewUDPwWOUUDI Ol

combina le tre rotazioni attorno agli assi principali; le tre traslazioni RL, IS e PA, invece,
costituiscono i tre elementi di un unico vettore traslazione #:

Y Y Y Y
Y Y Y Y A wy Y (6.40
- Y Y Y Y

In definitiva, la trasformazione applicata durante la registrazione puo essere descritta da
U Oz UODE E-w@ikithehBidhé 4u 4, cosi calcolata:

(6.4))

155

4 <<=
<<=
< <<
< <<

Tt Tt

©

1) Spostamento negativo del centro di rotazione (45), nel caso in cui sia necessario
ExxOPEEUI wOl wUOUE&ADOOPWEUUOUOOWEEwWUOwWxUOUOWEDYI
2) Rotazioneyaw (2y 4 J;

3) Rotazione pitch (2p¢ g &

4) Rotazioneroll (247 );i

5) Spostamento positivo del centro di rotazione (4%), nel caso sia stato eseguito il
punto 1,
6) Vettore traslazione 4.

La sequenza di applicazione delle matrici & dunque:
0 YYY Y Y oY (6.42

#PDWEI T EUOUOwWPOWE] OUUOwWED W UOUE & b Grésfoumaziani® Ox OUUEUOw O
associate ai punti 1 e 5 non sono teoricamente presenti.

Si analizzino ora le forme delle varie matrici prima nel caso si utilizzi il SAR IEC paziente,
con cui lavora Raystation, e successivamente nel caso del SdR DICOM paziente, che viene
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WEUOwWx]T UWOEWEOGOBYI UUDPOO!T WEI PWEEUDPWDPOWI EUT wEDwI Ux
un file DICOM.

Matrici di registrazione in SAR IEC del paziente
Tenendo presente quanto visto finora, € possibile calcolare le tre matrici di rotazione e il
vettore OUEUOE&ADOOI WwEOO7zPOUI UOOWET Ow2E1w( $" wEl OwxEA&ADI

AT OO0 OEdOO

Y r OEd®O0O Al OO0 m (6.43)
Tt Tt P
p o )
Y i n Al DO ® OEM 00 ® (6.44)
n OEf Q0 wAl U6
ATiO¢ aom OEiT¢ aa
Y i P i (6.45)

OEiT¢ amm AT i0¢ aa

Y O
Y oY (6.46)
0 0
"OOEDOEOEOwWO] wUUEUI OUOEaDPOODPwWOI OOz OUEDOIT wpt 6 KI At
registrazione che si ottiene & la seguente:

06 (6.47)

con:

ATi0¢ Ad OO0V OE QO GEIT ¢ DEDOL
AT ©@OVOER COGEIT ¢ a dhi i0¢ DEDOL
AT DTOGEI £ a &
AT DTOGED GO
AT DB OdL

O Ef 08 &

AT ©OUOEI ¢ a AT 10¢ OE] TODED DL
ATi0¢ Ad OO VOEN T8 0OEIT ¢ DED DL
AT 1D0e bl i0¢ aa

DD IO I IO P R

Matrici di registrazione in SdR DICOM del paziente
Si consideri ora il SAR DICOM del paziente (d; paragrafo 5.1.5). Tenendo presente come
sono state definite in RayStation le trasformazioni per i 6 gradi di liberta e ricordando la
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relazione che lega tale SdR con il SAR IEC del paziente, si ottengono nel SdR DICOM le
seguenti matrici per le tre rotazioni e il vettore per le tre traslazioni:

ATOOMO 1 OEDMGY

Y i om p M (6.48)
OEb®dy m AT QOO
P . T N T[A N
Y i m Al ﬁP Q(:) O EN QQNG) (6.49)
nm OEf Q6 wAl PTUO
ATi0¢ aa OEiT¢ a i
Y p  OET¢ adAliOf aan (6.50)
Tt Tt )
Yo
v 00 (6.51)
0"y

"OOEPOEOGEOW@UI UUI wdl 007z OUEDPOT wopt 8KI AwbOx OUUEUOwWPOw1
che si ottiene & la seguente:

Y Y Y YO

5 Y Y Y 00

— Y Y Y OY (6.52)
T T m p

con:

ATi0¢ Ad OO0 OE QO GEIT ¢ DEDOL
AT U6 GEI £ a &
AT ©OUOER COGEIT ¢ a dhi i0¢ DEDDV
AT ©OUOEI € a i i0¢ OE] TOGED DL
AT IDGOAT IOE o a
ATi0¢ Ad OO VOE] T8 0O EIT ¢ DED DL
AT I(DTOGED O
O Ef 08 ®
AT DB OOL

<< < < <<=

6.4.2 UTILIZZO DELLA MATRICE DI REGISTRAZIONE NELLA
SIMULAZIONE

La matrice di registrazione - , calcolata con RayStation, rappresenta la trasformazione

matematica necessaria per sovrapporre geometricamente le due CT del paziente. In base
al SdR utilizzato (IEC o DICOM), & necessario applicare la relativa matrice di
registrazione (6.47 0 6.52).
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Una volta calcolati tutti i parametri di registrazione con RayStation, & possibile esportarli
PDOUI Ul OEOCOPWPOWUOWI POT w# (" ., wExxOUPUOBwWOUI U0z UOU
OEw Ol E1 UBOEwW UI T DPUUUE & b @idneu inledenta@ Gnl NGNS, E1 OOE w UD
estreando le informazioni necessarie elencate nel paragrafo 4.5.1.

00zDOUI UOOWET 001 wUPOUOE&aAaPOOPWPOWXxUOET UUOWEDWUI 1
di sovrapporre la CT di rivalutazione del paziente alla sua CT iniz iale, in modo che le
mappe di WEPL siano tracciate per le due CT calcolando gli spessori acquaequivalenti
lungo le medesime traiettorie nel volume del paziente. Nella CT iniziale, infatti, i raggi
del fascio sono tracciati direttamente a partire dalle inf ormazioni del piano di trattamento

EDwUDYEOUUE&ADOOI OwOEEOUUI wUOYUExxOUUI wil 001 OUPE
mediante la registrazione calcolata da Ray3ation.

Nella simulazione si verifica, innanzitutto, che Raystation, durante la sequenza 6.42 di

OUEUI OUOE4AaDOOPOWEEEPEWI Ul TUPUOWOI wUOUEAaDPOOPWEUU
punto diverso. Si ricalcola manualmente la matrice a partire dai valori impostati per i sei

gradi di liberta e la si confronta con la matrice di registrazione di RayStation: se le due

UOOOwUT UEOPOwWUDT OPI PEEWET 1 wbhOwETI OUUOWEDWUOUEAaADOOD
la registrazione puo essere replicata in MATLAB; in caso contrario, il centro di rotazione

e stato traslato in un punto diverso, ma senza conoscerne la posizione, non € possibile

riprodurre la registrazione in MATLAB.

Una volta accertata la posizione del centro di rotazione, pud iniziare il processo di
sovrapposizione delle CT nella simulazione.

rivalutazione € un procedimento estremamente complesso e affetto da approssimazioni

nel calcolo dei nuovi valori da assegnare aciascun voxel, si & preferito trasformare i raggi

del fascio dalla CT iniziale a quelladi UDPYEOQUUEA&ADPOOI OWEOAPET 6 wOOYDPOI O
x UWUOYUExx OUOEWEOOEwWxUPOESwWw xxOPEEOEOwWOzHPOYI UU
iniziale ai raggi che definiscono le traiettorie di irraggiamento del fascio, si ottiene |l

medesimo risultato che si avrebbe con la registrazione diretta.

Se si moltiplicano le coordinate del punto sorgente e dei punti che definiscono spot e

subspot nella CT iniziale per la matrice inversa -, si ottengono le coordinate di tali

xUOUPwWUI T PUUUEUDPwWOI OOEwW" BWEPWUDPYEOUUEADOOI OWEOOuU
le stesse traiettorie del fascio:

i £08 B0Qm 0 | £ 068 OROG (6.53
i NEEF¥Ow O | NEE®O O (6.54)
i OOPHE®D O [ 60 ®PHBHGOW (6.55

Ora, scontornando il volume del paziente nella CT di rivalutazione, come mostrato nel
xEUET UEi Owt 8t81 Owl wExxOPEEOEOYDwW Oz EOT OUPUOOWET L
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tracciare la traiettoria del fascio passante per ognuno degli spot e subspot registati nella
simulazione. 38

In questo modo si possono costruire anche per la CT di rivalutazione le mappe di WEPL
dei subspot e, infine, quelle dei 6 $ / #egli spot reali, come mostrato nel paragrafo 6.2.2.
Per semplicita, si inseriscono anche negli assi dde mappe della CT di rivalutazione le
coordinate in SAR gantry di spot e subspot iniziali, prima di essere trasformati con la
registrazione: cosi le coordinate dei pixel nelle mappe iniziali e rivalutate sono uguali e le
mappe sono facilmente confrontabili fra loro.

In definitiva, per ciascuna delle due CT si ottengono delle mappe analoghe, calcolate
tracciando le medesime traiettorie di irraggiamento nei due volumi. Dal confronto di tali
mappe, € possibile determinare se si sono verificate variazioni anatomiche del paziente e
O0z1 OUPUAWEDPDWUEOPWOOEDI PEehuivaledt®d w0l UODPOPWEPwWUx1T UUOUIT wE

65 +(, (3 9(.-(w +$& 3%uw ++7243(+
COMBINATO DI SCONTORNAMENTO ESTERNO
E REGISTRAZIONE DEL PAZIENTE

Lo scontornamento esterno del volume del paziente nelle due CT e la corretta

simulazione, affinché si possano ottenere risultati veritieri e paragonabili per le due CT

messe a confronto.

Lo scontornamento limita il volume del paziente n elle CT esclusivamente a quello

permette di orientare correttamente i fasci diretti sul volume bersaglio nella CT di

rivalutazione. Bisogna prestare attenzione, perd, peJET 6 wOz UUDPOPAaAOWEOOEDPOEUQWE
due procedimenti pud portare a risultati che richiedono qualche accorgimento particolare

per essere ben interpretati ed utilizzati.

38 Si noti che se fosse stato utilizzato il metodo della registrazione diretta della CT di rivalutazione su quella

iniziale, poi non sarebbe stato possibile applicall wOz EOT O U D U O O i fer iCcalcol delelinieEsézidnat 6 hu

dei raggi del fascio con i voxel della CT di rivalutazione: i tre set di piani, che definiscono il reticolo di

PU1 UUzZUOUDOEOwWOOOWUEUT EETl UOwxPkwUUEUPWET UEUDPYPEDOPWEEWUOz1 BUEA DO
EEOOZEOT OUPUOOS wo UPOEDPOBONU UDES A OEIWOEE OWIETWDEEOWDI EQEIwWE OO0z DOUI U
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SCONTORNAMENTO ESTERNO E REGISTRAZIONE DEL PAZIENTE

VOLUME CT1 VOLUME CT2

Fig. 6.5 ¢ Le due immagini simulano il tracciamento delle medesime traiettorie di

ANNI 33AFYSyild2 oAy 3IAalLftt20 tfQAYISNYy2 RA Rdz2§S RA
bersaglio tumorale é raffigurato in verde, lungo la traiettoria del fascio. Le regioni

evidenziate irrosso rappresentano il volume del paziente scontornato attraverso la

AONHzZI G dzNF W9 - ¢9Owb! [ Qd /2YS &A Lldz5 2&a&SNUIFNB3X ySf
della struttura che non dalla superficie reale del paziente: questo rappresenta un

artefatto di simubzione che ne inficia il risultato.

EOOzDPOUI UOOWET OwYOOUO! wETI OwxEabl OUI wPbOwWEUT w" 3wEH
del paziente nella seconda CT € leggermente imlinata rispetto alla prima. Le zone

evidenziate in rosso identificano la porzione di volume scontornato del paziente; si

ricordi che, nella simulazione, tutto cid che si trova al di fuori di esse viene cancellato

EUUEOQOUI w Oz 1 Ul E U a bdélbdanagiafb &3.2. HO bidlld) ® @dddnziata la

medesima direzione di irraggiamento nelle due immagini; nella seconda CT la traiettoria

€ stata tracciata dopo aver applicato correttamente il processo di registrazione: in questo

modo il fascio attraversa glistesU D wx UOUDPwl wEOOx PUET wOOwUUI UUOWET UU
del paziente, indipendentemente da eventuali inclinazioni della sua posizione.

Affinche i risultati delle mappe ottenute dalle due CT siano corretti e confrontabili,

bisogna verificare che il fascio attraversi tutto il corpo del paziente prima di uscire dal

contorno della struttura esterna, come avviene nella CT2 ma non nella CT1.

Se il fascio esce prima da un contorno della struttura che non dalla superficie del paziente

(CT1, in alto a destra), si trascura una porzione di tessuti e organi che sono in realta

presenti, ma che sono stati cancellati nella simulazione durante il processo di

scontornamento. In questo caso, il risultato calcolato dalla simulazione non & veritiero e

non pud essere utilba A EUQwx1 UwOZ EQEOPUPG w21 WEDPFwUDwWYI UDI DE
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Capitolo 6- ALGORITMI DI CALCOLO DELLE MAPPE DI WEPL

trattamento, il paziente non pud essere considerato un caso di studio valido per le
simulazioni di questo lavoro.

Quindi, per ogni campo di ciascun paziente € necessario effettuarei seguenti controlli:

- 21wl PAawWEOOZPOUI UOOWET OCEW" 3wbDOPAPEOI wUPwWwUDOI YE
porzione utile del volume del paziente), allora il campo di irraggiamento € da
scartare ai fini della simulazione;

- Se, invece, nella CT iniziale il fascio esce correttamente dalla superficie posteriore
del paziente, si pud procedere con la registrazione delle traiettorie dei raggi e la
verifica della corretta uscita del fascio anche nella CT di rivalutazione. Solo nel
EEUOwWPOWEUDPwWI UUOWEUUUEYI UUDWEOGUUI UUEOI 601 wOGzHOU
le CT, il campo di irraggiamento preso in considerazione pud essere ritenuto
valido ai fini della simulazione.

del processo di scontornamento esterno del volume del paziente e della registrazione
delle traiettorie di irraggiamento nella CT di rivalutazione. Si verifica con maggiore
probabilita quando il trattamento & pianificato ed erogato con direzioni di irraggiamento
molto inclinate e/o su regioni corporee molto estese (come la zona toracica o quella
pelvica, dove il fascio deve percorrere un cammino geometrico elevato per attraversare
0Oz B O U bnig Essidlel dél paziente).

Si ricordi, infine, che i contorni e le strutture utilizzati non sono stati creati ad hoc per tale
tipo di simulazioni, ma sono quelli disegnati dai medici e fisici medici ai fini della
pianificazione del trattamento realmente erogato, per il quale non & ovviamente
necessario andare ad indagare il volume del paziente a profonditd molto maggiori del
bersaglio adroterapico, dal momento che il piano é studiato in modo che le particelle del
 EUEPOwWUDPwWI T UODOOWE Gy M 0a wHOOuZEU 1 OQuyEXMAIZOB QUi W0 O wET OC

caratterizzati da tale tipo di artefatto di simulazione.
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Capitolo 7

PRESENTAZIONE ED ANALISI DEI
RISULTATI

In questo capitolo saranno presentati i risultati dei principali casi studio analizzati, con lo
UEOXOWEDWYEOPEEUI wbOwOIil U OE-Ohedk 2 ue@raldiGuwiwl UOwEUDwWUD
fantoccio rigido CATPHAN, al fine di stabilire la sensibilita del metodo di simulazione
UYPOUxxEUOWEOOzPOUI UOOWET OwxUIl Ul OUI wOEYOUOS

7.1  SENSIBILIT A DEL METODO DI SIMULAZIONE

Prima di analizzare i pazienti selezionati, per valutare labonUd wl wOz Ei | PEEEDPOPU A& wE
EDwUDOUOE&ADOOI wi OEEOUEUOOWUDP WS WET EPUOWEDwWUIT UOEUI

Sono state eseguite alcune CT al fantoccio CATPHAN 600 al fine di simularne

Oz PUUET T PEOI OUOOWEOEOOT EOI O Utrattathent® bifoeidgizau EY Y D1 Ol w
$UUOWT EWET OUPUAWOOOUOWUDPODPOI WEOOZEEQGUEWI wi OUOE wI
differenti per forma e densita, disposti in modo da formare un pattern ben preciso e

riconoscibile nelle ricostruzioni CT: questo permette di ottenere una buona precisione
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Capitolo 7- PRESENTAZIONE ED ANALISI DEI RISULTATI

Fig. 7.1¢ Immagine del fantoccio CATPHAN 600.

Sono state eseguite 3 diverse acquisizioni CT del fantoccio:
- una prima scansione @n il fantoccio disposto orizzontalmente, dritto lungo il
lettino, senza inclinazioni; tale posizione € stata assunta come quella di
UPi 1T UPOI OUOOW EGEOOT EOI OUIl wEOOEW UPUUEADPOOT wEDW
paziente;
- una seconda scansione, in cui il fanbccio e stato traslato di una quantita 1S=4 cm
e ruotato con un angolo yaw=+9° sul lettino rispetto alla posizione di riferimento;
- una terza CT, in cui il fantoccio & stato semplicemente ruotato con un angolo
pitch=-2° sul lettino rispetto alla posizione di riferimento.
Negli ultimi due casi, il fantoccio é stato volutamente spostato attraverso sequenze note
di trasformazioni, in modo da poter eseguire con RayStation il processo di registrazione
rigida e verificare che la matrice di registrazione calcolata fosse coerente con dli
spostamenti realmente applicati al fantoccio. Dunque, una volta acquisite, la seconda e la
terza CT sono state registrate sulla prima (CT iniziale), analogamente a quanto viene fatto
per le CT di rivalutazione di un paziente.
Inoltr e, sempretramite RayStation, per ciascuna delle tre scansioni € stata disegnata la
UOUUUUUUEwWs$73%$1- +ZwETIT wUI xEUEWOEwWUUxI1 UI PEDI wEI Ou
evitare di tagliare e cancellare bordi o piccole porzioni della superficie durante
CGoperazione di scontornamento nella simulazione (vedi paragrafo 6.3.2), il contorno
disegnato in ciascuna fetta assiale del volume CT & stato esteso in direzione radiale
aggiungendo un margine di sicurezza di 1 cm. 3°
composto da due campi:
- cEOxOQwhowbPUUETT PEOI OUOWOEUI UEOI wEI Owi EOUOEEDOOW
OUPa4&aOBUEOI Awi wgUAYSO
- cEOxOQuw!l owbUUETT DPEOI OUOwi UOOUEOI wEI Owi EOUOCEEDOOW
orizzontaOl Awl wg U&I AYSS

39- 1 OOEWUPEOUUOUUADOOI w"3OWPWEOUEDWEITT Obwi 01 01 OUPwdOOOwUOOOwWOI UUDbu
intrinseca presente nel processo di discretizzazione in voxel e di assegnazione di unvalore HU medio a

ciascuno di essi. Soprattutto in presenza dei bordi curvi del fantoccio cilindrico si possono avere effetti di

YOOUO! wxEUAPEOI w# UO@UI OwswET O wi UUT OET Ul wuPOWEOOUOUOOWDOWOOEOWEE
fantoccio.
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7.1 - SENSIBILITA DEL METODO DI SIMULAZIONE

Per ognuno dei due campi, gli spot del trattamento sono stati collocati riempiendo
pOUI UEOI OUI wUOZEUI EwUI UUEOT OOEUI wEPwWI U0UI OUPOOIT wU
il fantoccio, e non solamente un certo volume bersaglio al suo interno come si fa per un
normale trattamento. In questo modo € stato possibile valutare direttamente errori ed

artefatti causati dagli effetti di bordo sul fantoccio.
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Fig. 7.2¢ Mappadei WEPL mediati degli spot per il camparrdiggiamento laterale
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Capitolo 7- PRESENTAZIONE ED ANALISI DEI RISULTATI

del fantoccio, generando le mappe 2D di WEPL di subspot e di spot mediati (figure 7.2e

7.3). Si noti che le barre di colore delle due immagini non sono uguali; quindi purtr oppo i

colori non coincidono perfettamente ). Successivamente, applicando il processo di

registrazione inversa descritto nel paragrafo 6.4.2, sono stati tracciati i medesimi raggi

EQET 1 wEOOZzPOUI UOOWET OwYOOUOTI wUEOOUOUG@EHEO OwET OOEwW " 3
mappe analoghe al primo caso. Per eseguire un confronto diretto fra le due CT, le due

mappe di subspot sono state sottratte puntualmente, ottenendo una mappa delle

EPIi1UI O4l wEPwW6$/ +wWETI PwUUEUxOUOwWI wbOi Pl waUI U0z UOU:
ciascuno spot, in modo da ricavare la mappa delle differenze di WEPL mediate degli

spot. Le differenze di WEPL sono sempre intese come:

Y600 0 G000 6 "QE QA QOORG Y QD Gad o BdE  (7.1)

Di conseguenza, quandoUDP wi EwUOw, 6$/ +6YwUDPT OPI PEEWET 1T wOOwWUUI UU
spessore acquaequivalente maggiore nella CT iniziale che nella CT di rivalutazione; al
EOOUUEUPOOWUl w, 6%/ +0YOwDPOw6$/ +wxl UEOUUOwWO!I OOEwW" 3 wE
nella CT di rivaluta zione.

rivalutazione acquisite del fantoccio (CT2 e CT3) rispetto a quella iniziale di riferimento.
Dal momento che i risultati ottenuti nei due casi sono molto simili fra loro, nei prossimi

di registrazione esatta calcolata da RayStation; successivamente saranno mostrati quelli
ottenuti dopo aver modificato la matrice introducendo appositamente delle traslazioni
aggiuntive, al fine di valutare la sensibilita del metodo di simulazione rispetto ad
eventuali spostamenti del bersaglio.

7.1.1 ANALISI DEI RISULTATI DEL FANTOCCIO REGISTRATO
CORRETTAMENTE
#PDwUI T UPUOWUEUEOOOWOOUUUEUDPWOI wbOOET POPwWI whbwuUbUUOI
calcolate utilizzando la matrice di registrazione di RayStation.
Per ciascuno dei due campi di irraggiamento, sia il volume della CT iniziale che quello
della CT di rivalutazione sono stati proiettati nelle rispettive mappe di subspot,
calcolandone i WEPL. Sottraendo la mappa di rivalutazione da quella iniziale, & stata
ricavata quella delle differenze di WEPL dei subspot. Infine, a partire da questa, & stata
calcolata la mappa delle differenze mediate degli spot 40, per ciascuno dei due campi
(figure74 e 7.5.

40 Per il fantoccio, un esempio di confronto fra la mappa delle differenze di WEPL dei subspot e la relativa
mappa ottenuta mediando questi ultimi a dare i valori 37 %0 degli spot (mappa delle differenze di WEPL
mediate degli spot) € riportato e spiegato pit avanti nelle figure 7.14 e 7.16, chemostrano il test di sensibilita in
cui @ stataintrodotta una traslazione aggiuntiva del fantoccio di -G O w O U OT Gue Ghzeii £bhbl banfisibili
anche nella mappa di subspot le differenze di WEPL presenti (figura 7.16).
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7.1.1 - ANALISI DEI RISULTATI DEL FANTOCCIO REGISTRATO
CORRETTAMENTE

MAPPA DELLE DIFFERENZE (iniz - riv) MEDIATE DEGLI SPOT AWEPL [mm]
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Fig. 74 ¢ Mappa delle differenze di WEPL mediate degli spot per il campo di
irraggiamento laterale(campo 1)del fantoccio Le differenze sono calcolate come i
WEPL della CT iniziale meno quelli della CT di rivalutazione.
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Fig. 7.5¢ Mappa delle differenze di WEPL mediate deglitsper il campo di
irraggiamentofrontale (campo 2)Yel fantoccio

+ RotspotE w EPLE -25 mm in posizione (yd,zq) = (264;120)in figura 7.4 & dovuto ad un
problema di scontornamento sui piedini del fantoccio: i contorni relativi a questa parte
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Capitolo 7- PRESENTAZIONE ED ANALISI DEI RISULTATI

sono stati disegnati in modo diverso nelle due CT (nella CT iniziale alcune sue parti sono
state completamente eliminate, mentre in quella di rivalutazione no), dunque questo
provoca differenze consistenti nelle differenze di WEPL integrati nei due volumi CT. Tale
effetto @ visibile anche in figura 750w U1 O x Ul w B€264 niivOdJgduatdarieioulango
07 POUIT W@strigtuseUih azRurro). Si notano anche altre differenze di WEPL in
corrispondenza della regione dei piedini del fantoccio, sempre per lo stesso motivo.

Invece, sul bordo esterno del CATPHAN, si notano in entrambe le immagini delle
differenze causate da dfetti di bordo e forse da piccole imprecisioni di registrazione. In
realta, nella mappa del campo 1, tali differenze sono meno visibili per via del diverso

effeti e pl Uw Y1 UPI DPEEUI wi YI OUUEOPWYEUDE&aDPOODwWxUI Ul OUPWE
fantoccio, sono state generate delle mappe analoghe a quelle in figura 4 e 7.5ma

tal WPOUI UYEOOOwYI OT OOOWEOOUOQUI wUExxUI Ul OUEUDPwWOI OOE
valore disponibile (-5 mm o 5 mm). Le nuove mappe vengono illustrate nelle figure 7.6 e

7.7.

MAPPA DELLE DIFFERENZE (iniz - riv) MEDIATE DEGLI SPOT
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-340 S

4

-280

-260

-240 11

-220

Y dicom [mm]

-160

-140 EE 3

-120

=] =)
B

20
0
40
20
40
60
20

120
-100

Z dicom [mm]

Fig. 76 ¢ Mappa delle differenze di WEPL mediate degli spot per il campo di
irraggiamento laterale(campo ) del fantocci@ f A YA Gl yR2 f QAYGSNBI 2 @Aadza €
nella barra di colore a% mm; 5 mm].
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7.1.1 - ANALISI DEI RISULTATI DEL FANTOCCIO REGISTRATO
CORRETTAMENTE

MAPPA DELLE DIFFERENZE (iniz - riv) MEDIATE DEGLI SPOT
intervallo AWEPL limitato a [-5 mm; 5 mm] - campo 2 AWEPL [mm]
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Fig. 7.7¢ Mappa delle differenze di WEPL mediate degli spot per il campo di o
irraggiamento frontale(campo 2)del fantoccig limitanR2 f QA Y G SNIBF f £ 2 @A adzZ € AT
nella barra di colore a% mm; 5 mm].

Con le impostazioni dell e figure 76 e 7.7,i colori delle due mappe sono stavolta

direttamente comparabili e si notano meglio gli effetti di bordo lungo le superfici del

fantoccio in posizioni corrispondenti nelle due mappe. Come si vede, gli effetti di bordo o

uno scontornamento errato possono causare differenze di WEPL consistenti.
EEEOUOOEOCEOWUEOCPDwi i i T U0UPwWI EwEUUI T EOUPOWUDPWOOUE!

hanno comunque variazioni di WEPL, ma non ampie quanto le precedenti. Supponendo

che nella simulazione non siano troppo marcati gli effetti di bordo e di volume parziale,

le imprecisioni nello scontornamento e nella registrazione delle due CT, bisogna sempre

UPEOUEEUI WET 1 wowxUIl Ul OUI weOET | wUOZEOQUUEwWI 60001 wE®E

ricostruzioni CT.

Per valutare le variazioni di WEPL associate alle possibili fluttuazioni del valore HU

attorno a quello corretto, sono stati calcolati anche i WEPL lungo le traiettorie dei raggi

attraverso i volumi CT partendo da matrici di voxel CT con unita HU prima maggiorate

di +5 HU rispetto al valore nominale ricostruito e, successivamente, minorate di -5 HU (in

EEUIl wEW@UEOUOwWUDxOUUEUOwWOI 00z1 gUEaADOOI wt 6t WOwDOuU

statistica di £ 4.7 HU attorno al valore medio). Confrontando i WEPL calcolati dalle due

matrici modificate con i valori calcolati dalla matrice originale, ne derivano mediamente

fluttuazioni del valore WEPL integrato di £ 2 mm. Si tratta ad ogni modo di un valore

cautelativo poiché le fluttuazioni associate al rumore elettronico sono a media nulla,

dunque non si avranno mai le fluttuazioni tutte contemporaneamente positive o tutte

negative.
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Capitolo 7- PRESENTAZIONE ED ANALISI DEI RISULTATI

7.1.2 PROVA DI SENSIBILITA ALLA TRASLAZIONE
LONGITUDINALE DEL FANTOCCIO

Per stabilire la sensibilita del metodo di simulazione sviluppato, sono sta ti eseguiti degli
ulteriori test sul fantoccio, modificando appositamente la matrice di registrazione
calcolata da RayStation e utilizzata nel precedente paragrafo.

Si consideri il campo 1 di irraggiamento. Per verificare la sensibilita ad eventuali

Vengono di seguito presentati due casi del test:

- traslazione aggiuntiva IS = zd = +1.5 mm;

- traslazione aggiuntiva IS = zd =-1 mm;
| risultati sono illustrati nelle figure 7.8 e 7.9 per il primo caso e nelle figure 7.10 e 7.11 per
il secondo caso.

Traslazione aggiuntiva IS =z ¢ = +1.5 mm

MAPPA DELLE DIFFERENZE (iniz - riv) MEDIATE DEGLI SPOT - campo 1
AWEPL [mm]

Y dicom [mm]

Z dicom [mm]

Fig. 78 ¢ Mappa delle differenze di WEPL mediate degli spot per il campo di
irraggiamento laterale (campo 1) del fantoccio, ottenuta con una traslazione
aggiuntiva pari dS = z= +1.5 mm
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7.1.2 - PROVA DI SENSIBILITA ALLA TRASLAZIONE LONGITUDINALE DEL

FANTOCCIO
MAPPA DELLE DIFFERENZE (iniz - riv) MEDIATE DEGLI SPOT
intervallo AWEPL limitato a [-5 mm; 5 mm] - campo 1 AWEPL [mm]
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Fig. 79 ¢ Medesima mappa della figura 7.81a con la barra di colorémitata
Fff QA YBBNBhML.f 2 ©

Come si nota dalle figure 7.8 e 7.9 inserendo una traslazione aggiuntiva positiva lungo

O 7 E 4 Ufantoécio della CT di rivalutazione viene traslato in avanti e nelle mappe delle

differenze di WEPL si nota il disallineamento dei due fantocci: intorno a z+ =86 mm si ha

UBEwUI T POOTl wEwW, 6%/ +@Ywxl UET owbOwi EOQOUOEEDPOwWOI OO0E
avanti rispetto a quello della CT iniziale; dunque dal lato opposto della mappa, a z 4 = -

hul t wOOOwW UDw Nelia mappd i dignd 1.8 & possibile vedere le differenze

OEUUDPOI wEPwW6S$/ +wEEUUEU] WEEWUOEWUI 1T ondigfigia DOOT w? 1 U
79UOO00wWE]T OQwl YPEI O4PEUI wOUUUI woOl wa 001 wbOwEUDPwWHOW,

+5 mm. Nel secondo caso si vede bene come la regione in cui si ha una variazione in

modulo >5mm sia piuttosto estesa, nonostante la traslazione aggiuntiva sia di solo 1.5

mm 4% questo € dovuto al fatto che anche un leggero spostamento provoca un gradiente

EPw,. 6%/ + upPndenia @itutieDelinterfacce che presentano densita differenti.

“2PDWUPEOQUEPWET T wOEWEDOI OUDPOOT uz£d d2unmnddon iGrotbebliOgeteralfantd | a DO OT wET O
utilizzati al CNAO, cosi come in questo caso specifico, mentre la traslazione aggiunta in questa direzione é pari
a 1.5 mm: si ha dunque uno spostamento pari al 75% della profondita di un voxel.
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Traslazione aggiuntiva IS =z ¢ =-1 mm

MAPPA DELLE DIFFERENZE (iniz - riv) MEDIATE DEGLI SPOT - campo 1
AWEPL [mm]
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Fig. 710 ¢ Mappa delle differenze di WEPL mediate degli spot per il campo di
irraggiamento laterale (campo 1) del fantoccio, ottenuta con una traslazione
aggiuntiva pari dS = g=-1 mm
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Fig. 711 ¢ Medesima mappa della figura 7.18a con la barra di colore linaita
Fff QA y-BirBmNBrhnt.t 2 o
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7.1.3 - PROVA DI SENSIBILITA ALLA TRASLAZIONE LATERALE DEL FANTOCCIO

In questo caso € stata invece introdotta una traslazione longitudinale negativa lungo
O z E4J Wéllaumatrice di registrazione: il fantoccio della CT di rivalutazione & spostato

indietro rispetto alla posizione data dalla registrazione ideale e si ha dunque una regione
Ew 6%/ +0YwhbdOY OMOE O& U1 wdDHEBE comd $i pud edere nelle
figure7.10e 7.11

7.1.3 PROVA DI SENSIBILITA ALLA TRASLAZIONE LATERALE
DEL FANTOCCIO

Si consideri ora il campo di irraggiamento frontale (campo 2). Per verificare la sensibilita
EOOI wOUEUOE&aDPOODWOEUI UEOPDWET Owi EOUOEEPOWEDPODPOEU
della matrice di registrazione, in modo da introdurre delle traslazioni aggiuntive lungo
Oz EWUI wR
Sono staticonsiderati i due seguenti test:
- traslazione aggiuntiva RL = xa =+0.5 mm;
- traslazione aggiuntiva RL = =-1 mm;
| risultati sono illustrati nelle figure 7.12 e 7.13 per il primo caso e nelle figure 7.14 e 7.15
per il secondo casa

Traslazione aggiuntiva RL = xi = +0.5 mm

MAPPA DELLE DIFFERENZE (iniz - riv) MEDIATE DEGLI SPOT - campo 2
AWEPL [mm]
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Fig. 712 ¢ Mappa delle differenze di WEPL mediate degli spot per il campo di
irraggiamento frontale (campo 2) del fantoccio, ottenuta con una traslazione
aggiuntiva pari &RL = x= +0.5 mm
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MAPPA DELLE DIFFERENZE (iniz - riv) MEDIATE DEGLI SPOT
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Fig. 713 ¢ Medqsimq mappa della figurd.12 ma con la barra di colore limitata
Fff QA y-BlmNBh.t 2 o

Nelle figure 712 e 7130 OO OwUDx OUUEUT woOl wOExx1 wElI Pw, 6$/ +wOUUOI OU
frontale del fantoccio; in questo caso € stata introdotta una traslazione aggiuntiva >0
OUOT Ose @zchd) ha provocato il disallineamento del fantoccio della CT di
rivalutazione, spostandolo a posizioni x4 maggiori rispetto a quella data dalla
registrazione esatta. In figura 713 UOOOQwWET OQwl YPEI OUPwOIl wEUI wUi T POOPWE

corrispondenza del bordo esterno del cilindro causate dallo spostamento introdotto. 42

42 Sj ricordi che conBOwW U OO OT UET OwUUPOPAAEUOWEOW" - . wOEWEDKQIRGUDOOT wEI PwyYORI
0.9766 mm, mentre la traslazione aggiunta in questa direzione € pari a 0.5 mm: si ha dunque uno spostamento
pari a poco piu della meta di un voxel.
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7.1.3 - PROVA DI SENSIBILITA ALLA TRASLAZIONE LATERALE DEL FANTOCCIO

Traslazione aggiuntiva RL = X ¢ =-1 mm

MAPPA DELLE DIFFERENZE (iniz - riv) MEDIATE DEGLI SPOT - campo 2
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Fig. 714 ¢ Mappa delle differenze di WEPL mediate degli spot per il campo di
irraggiamento frontale (campo 2 del fantoccio, ottenuta con una traslazione
aggiuntiva pari &RL = x=-1mm.

MAPPA DELLE DIFFERENZE (iniz - riv) MEDIATE DEGLI SPOT

intervallo AWEPL limitato a [-5 mm; 5 mm] - campo 2 AWEPL [mm]
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Fig. 715 ¢ Medesima mappa della figura 7.1#%a con la barra di colore limitata
Fff QA y-BimNBhn.t 2 o
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Capitolo 7- PRESENTAZIONE ED ANALISI DEI RISULTATI

In questo caso € stata invece introdotta una traslazione longtudinale negativa lungo
0 z E U bidllauntatrice di registrazione: il fantoccio della CT di rivalutazione & spostato a
sinistra nelle mappe nelle figure 7.14 e 7.15ovvero verso valori Xaq inferiori, rispetto alla
posizione del fantoccio nella CT iniziale. Anche qui sono ben visibili le due regioni a
201 A4AEWOUOE? OWOEwWOx xOUUIT wi wefglerlP&T.13poicldDUx1 UOOWE w@
causate da una traslazione negativa e maggiore in vabre assoluto. Iniziano anche ad
essere piu visibili gli effetti di bordo causati dagli inserti inter ni e dai piedini del
fantoccio.

A titolo esemplificativo, viene riportata per questo caso anche la mappa delle differenze
di WEPL dei subspot, mostrata in figura 7.16, dalla quale € possibile calcolarela mappa
delle differenze mediate degli spot (figura 7.14). S confrontino, dunque, queste due
immagini . Si notano principalmente tre diversi effetti nella mappa mediata degli spot:

- DOOEOaPUULIUUOOWIEDOUPUYBGOGWHEXx xUI Ul OUEUDPwWO1 O0E
passa da circa [110; 115] mm nella mappa dei subspot a circa {50; 40] mm in
quella degli spot: dunque, si ha una riduzione del valore di picco (sia positivo che
negativo)Ow EOY U U Ow E 00z Ox igdussiara @plicatatpbrusairbldteDiE w
valore 37 %0 di ciascuno spot previsto dal piano di trattamento (mappa in alto
in figura 7. 14);

- si ha un effetto di blurring, ovvero di sfocatura, lungo i bordi degli oggetti
raffigurati nella mappa degli spot mediati: questo fenomeno €& legato in
xEUUDEOOEUI wEOOZEOxDPI a4 EwxbHU et Dvdlerée UUT UEWET 007
degli spot;
- infine, sinota un allargamento dei bordi degli oggetti nella mappa mediata, per il
medesimo motivo presentato al punto precedente.
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7.1.3 - PROVA DI SENSIBILITA ALLA TRASLAZIONE LATERALE DEL FANTOCCIO

MAPPA DELLE DIFFERENZE (iniz - riv) DI WEPL DEI SUBSPOT

AWEPL [mm]
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X dicom [mm]

Fig. 716 ¢ Mappa delle differenze di WEPL dei subgmstil campo di irraggiamento
frontale (campo 2 del fantoccio, ottenuta con una traslazione aggiuntiva pdgiLa=
X4 =-1mm.

Si & scelto di mostrare il confronto fra le mappe di . 6 $ / mediati e non mediati per
guesto caso in particolare, poiché qui erano ben visibili anche nella mappa di subspot le
differenze di WEPL presenti. Anche nei casi precedentemente analizzati del fantoccio, le

mappe di . 6 $/ dei subspot sono state ovviamente calcolate, manon sono state
riportate nel presente documento.

In definitiva, in base ai risultati delle prove di sensibilita effettuate, il metodo di
simulazione sembra segnalare correttamente eventuali variazioni del volume bersaglio o
disallineamenti causati da errori di posizionamento . Ovviamente i test finora presentati
sono stati eseguiti sulle CT di un oggetto rigido, immobile ed immutabile nel tempo,
dunque le variazioni erano ben identificabili e circoscrivibili.

Come si vedra nel paragrafo successivo, nel cas delle CT dei pazienti, la situazione & piu
complessa e i risultati simulati non sono sempre cosi facilmente interpretabili.
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Capitolo 7- PRESENTAZIONE ED ANALISI DEI RISULTATI

7.2 ANALISI DEl RISULTATI DElI PAZIENTI

00zPOU0I UOOWEPWPUI UUOwWXxEUET UETI OWUEUEOOAwx UI Ul OUEUDuW
significativi fra tutti i casi studio considerati.
Per ciascuno di essi sono state calcolate le mappe ricavate proiettando un campo scelto
del trattamento attraverso i volumi della CT iniziale e della CT di rivalutazione. Le
mappe corrispondenti sono state sottratte fra loro, in modo da ottenere quelledi, 6 $ /, +
come mostrato anche per il fantoccio nei paragrafi precedenti.
Per localizzare e visualizzare meglio le variazioni di WEPL piu significative nel paziente,
viene inoltre riportata una mappa aggi untiva delle differenze di WEPL mediate degli
spot, costruita come spiegato di seguito. Come visto nei paragrafi e nei capitoli
xUl ET El OUPOwW EOOzPOUI UOOwW ETl OOEwWw UPOUOGE&ADOOT w Ubw xOU
(fluttuazioni elettroniche dei valori HU ricos truiti, che possono determinare fluttuazioni
fnroa+xl WOOWO! Ow6$/ +Owl UUOUPWEPwWUI 1T PUUUE&ADOOT wOWEDPWUEOD
che vanno a modificare ed inficiare i valori di . 6 $ / associati esclusivamente ad una
Ul EOT wYEUDPEA&ADOOI aik Nehohsp @i un phzigtie) lausit@Fddedsaache pitl
complessa, poiché in aggiunta bisogna tenere presente che non si ha a che fare con un
corpo rigido e che esso puo subire variazioni fisiologiche anche nel corso del trattamento
stesso. Dopo aver analzzato diversi pazienti con tutti i rispettivi campi di trattamento, si
e constatato che, con il metodo di simulazione presentato in questo lavoro, € difficile
stabilire se differenze di WEPL in valore assoluto inferiori a circa 5 mm siano associate ad
una reale variazione anatomica del paziente o del suo tumore o se siano semplicemente
effetti intrinsecamente legati alla simulazione. Pertanto, si & deciso di porre una soglia
indicativa a 5 mm (+5 mm, per la precisione) che discriminasse le differenze significative
di WEPL calcolati dalle due CT del paziente da quelle (almeno apparentemente) poco
significative. Di conseguenza, per ciascun caso studio presentato & stata inserita anche
una mappa analoga a quella delle differenze di WEPL mediate degli spot, in cui pero tutti
ivaloridi L 6%/ EOOxUI UbwOI O ®itdr] Yond sed éxtligirati con il
colore associato al valore, 6 $/ &wy wOOOwWOYYi UOwW? OUEUEUUEOEOOD? wi wOEU
solamente le differenze di WEPL piu significative.
Ad ogni modo, si noti che il limite impostato a 5 mm €& solamente una soglia indicativa:
non e detto che tutti i . 6 $/ ¢he oltrepassano tale soglia siano automaticamente
associati unicamente a variazioni anatomiche reali del paziente (e viceversa al di sotto
della soglia); anzi, capita spesso che errori di registrazione, anche solo circoscritti ad
alcune porzioni del volume corporeo, provochino valoridi . 6 $ / censistenti.

| risultati di tutte le mappe presentate di seguito sono stati esaminati con il supporto

dellostaff El Pwi PUPDEDPwWOI EPEPWET Ow" - . OwOZEOEOPUDPWEIT 001 woOE:
un paziente €& infatti molto piu complessa rispetto al caso del fantoccio, dal momento che

ci sono molte piu variabili da tenere in considerazione.

+72DOUI Ux Ul UE iaznd @ IWERLIviSii neli¢y rialgpe proiettate non & sempre

EEOEOI w OOz DHPOUI UOOWET OQwx BI$ U médidtl degh &put @ stdtau O1T OD wOE x x E
UUUEPEUEwWOUUI UYEOCEOwWI wEOGOI UOOUEOEOwWI 1 OUEwx1 Uwi 1 OUEuW
della CT inizial e e della CT di rivalutazione, seguendo le traiettorie di irraggiamento del
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7.2.1- PAZIENTE1 (ID:A171090)

fascio attraverso il volume bersaglio. In questo modo nella maggior parte dei casi € stato

possibile risalire alle cause che hanno originato le variazioni di WEPL evidenziate nella

mappa.

(OO600UI OwozI UPUOwWIi OUOPUOWEEOOT wUPOUOEaADPOOPW OB wWwUL
condizioni del paziente nel periodo temporale compreso fra le due CT analizzate (quella

iniziale e quella di rivalutazione). In tutti i casi studio presi in considerazione si tratta di

xE4ADl OUPWET 1 wUOOOWUUEUPwWUDxPEODI PEEUDPWEOXx OwOz1 Ul
UCEUOwx OUUPEDOI wYI UPI PEEUI wUI wEPwIi OUUI WEEEOUEOOuwW
delle mappe simulate e le cause reali chehanno portato alla ripianificazione del paziente.

7.2.1 PAZIENTE 1 (ID: A171090)
Malattia: tumore dei seni paranasali.

Causa della ripianificazione: paziente ripianificato a causa di aumento di gonfiore a
livello del naso (fuori dal target) che portava a variazioni della distribuzione di dose
rispetto a quanto pianificato.

Principali i nformazioni relative al piano di trattamento e al campo selezionato:

Zona irraggiata testa

Orientazione paziente (PP) HFS

Numero campo campo 1

Gantry angle Gg 90° (lineaorizzontale)
Patient support angle Gs 0°

Tab. 7.1¢ Informazioni relative alle impostazioni del piano di trattamento e del
campo selezionato per la simulazione del paziente 1.

Immagini relative alle CT del paziente:
In seguito saranno presentate alcune immagini CT che mostrano le traiettorie dei raggi

realizzato Ex x OPEEOEOw Oz EOT OUPUOOWET UEUPUUOwWOI OQwxEUET U
riportati nel piano di trattamento e disegnando la traiettoria del relativo raggio.
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Capitolo 7- PRESENTAZIONE ED ANALISI DEI RISULTATI

Fig. 717 ¢ Rendering 3D del volume CT del paziente 1 attraversato dai raggi del
fascio detampo selezionato.

-1 00zPOOET POI WE D w8 OOttt & EBhappalchel ripottalla) gosiziorée i
ciascuno spot da irraggiare: viene delineato in questo modo il profilo del campo di

OUEUUEOI OUOw Ul 01 aPOOEUOOW 01 OOuaitzdde fal® profilo EDw ET UUOUE w ¢
EPUI OUEOI OUI wEOOzPOUI UOOWEDPWUOBEWET OOT wii 001 wEil Owyo
OUEDPI OUOUDPI wxi UEOUUI wEEOwWI EUEPOWEOOZzZPOUI UOOWET Owy OO

Per mettere bene in evidenza le aree in cui si sono verificate le principali variazioni
EOQEUOODPEIT | wEOOz bk fighrd wil k @.a0sokoaripdrtaieldffianaate le
medesime fette della CT iniziale e della CT di rivalutazione in cui sono visibili tali
variazioni.

Fig. 7.B ¢ A sinistra: mappa dell@osizionidegli spotdel campo di trattamento
selezionato per il paziente 1. A destra: immagine di una fetta sagittale del volume CT
in cui sono state tracciate le traiettorie dei raggi del fascio.
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