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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 real-time 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 

RayStation software). These are based on the generation and study of 2D-maps calculated 

in terms of WEPL (Water Equivalent Path Length) that 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 Tomography) images as a 3D voxel 

matrix.  

Each patient is analysed comparing the WEPL maps obtained projecting the same beam 

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 

×ÈÛÐÌÕÛɀÚɯÝÖÓÜÔÌɯÊÖÕÛÖÜÙÐÕÎɯ×ÙÖÊÌÚÚȮɯÙÌØÜÐÙÌËɯÛÖɯÌÓÐÔÐÕÈÛÌɯÈÕàɯÌÓÌÊÛÙÖÕÐÊɯÍÓÜÊÛÜÈÛÐÖÕɯÐÕɯ

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 è il controllo della 

corretta somministrazione di  dose al target tumorale nel paziente. 

 ÛÛÜÈÓÔÌÕÛÌȮɯÍÙÈɯÓÌɯ×ÙÖ×ÖÚÛÌɯÐÕÕÖÝÈÛÐÝÌɯ×ÙÌÚÌÕÛÈÛÌɯÈɯÛÈÓɯ×ÙÖ×ÖÚÐÛÖȮɯÝÐɯöɯÓɀ'Ì-Check, un 

ÔÌÛÖËÖɯËÐɯÝÌÙÐÍÐÊÈɯÐÕɯÛÌÔ×ÖɯÙÌÈÓÌɯËÌÓÓÈɯ×ÖÚÐáÐÖÕÌɯËÌÓɯÉÌÙÚÈÎÓÐÖɯÐÙÙÈËÐÈÛÖɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯ

pazieÕÛÌȮɯÉÈÚÈÛÖɯÚÜÓÓɀÜÛÐÓÐááÖɯËÐɯÜÕɯÍÈÚÊÐÖɯÔÐÚÛÖɯËÐɯÐÖÕÐɯÊÈÙÉÖÕÐÖɯÌËɯÌÓÐÖȭ 

Lo scopo del presente lavoro è 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 Length), ovvero di cammini acqua-equivalenti, che percorrerebbe 

ÓɀÌÓÐÖɯÈÛÛÙÈÝÌÙÚÖɯÐÓɯÝÖÓÜÔÌɯËÌÓɯ×ÈáÐÌÕÛÌȮɯÓÜÕÎÖɯÓÌɯÛÙÈÐÌÛÛÖÙÐÌɯËÐɯÐÙÙÈÎÎÐÈÔÌÕÛÖɯ×ÐÈÕÐÍÐÊÈÛÌɯ

per il trattamento. Il WEPL non corrisponde al percorso geometrico reale, poiché tiene 

conto anche della densità dei tessuti attraversati. Il volume da irraggiare è ricostruito 

direttamente da esami CT (Tomografia Computerizzata). 

Per ciascun paziente si confrontano 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 sensibilità del metodo di simulazione.  

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

che alterano i reali valori WͅEPL: sono state individuate le principali fonti di errore che 

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

particolare, le simulazioni risultano dipendere fortemente dal processo di 

scontornamento del volume del paziente, i ndispensabile per eliminare fluttuazioni 

ÌÓÌÛÛÙÖÕÐÊÏÌɯËÌÓÓɀÈÙÐÈɯÕÌÓÓÈɯÙÐÊÖÚÛÙÜáÐÖÕÌɯ"3ȮɯÌɯËÈÓɯ×ÙÖÊÌÚÚÖɯËÐɯÙÌÎÐÚÛÙÈáÐÖÕÌȮɯÕÌÊÌÚÚÈÙÐÖɯ

per sovrapporre due CT differenti.  
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Introduzione  

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

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 

ÛÙÈÛÛÈÔÌÕÛÖɯÚÛÌÚÚÖȮɯÐÓɯÊÖÙÙÌÛÛÖɯ×ÖÚÐáÐÖÕÈÔÌÕÛÖɯËÌÓɯ×ÈáÐÌÕÛÌȭɯ+ɀÈÕÈÓÐÚÐɯöɯÚÛÈÛÈɯÌÚÌÎÜÐÛÈɯ

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 

ËÌÓÓɀÐÕÛÌÙÈáÐÖÕÌɯ ÙÈËÐÈáÐÖÕÌ-materia e delle caratteristiche fisiche del rilascio di dose 

ÈÓÓɀinterno del volume bersaglio; alla luce di ciò, saranno mostrati i principali vantaggi 

ÍÖÙÕÐÛÐɯËÈÓÓɀÈËÙÖÛÌÙÈ×ÐÈɯȹÊÈ×ÐÛÖÓÖɯƕȺȭ 

2ÈÙãɯ×ÙÌÚÌÕÛÈÛÖɯÐÓɯÓÈàÖÜÛɯËÐɯ"- .ȮɯÊÖÕɯÓÌɯÙÌÓÈÛÐÝÌɯÊÈÙÈÛÛÌÙÐÚÛÐÊÏÌɯËÌÓÓɀÈÊÊÌÓÌÙÈÛÖÙÌɯÌɯËÌÓɯ

sistema di distribuzione della dose, al fine di comprendere i criteri e i parametri che 

guidano la pÙÖÎÌÛÛÈáÐÖÕÌɯËÐɯÜÕɯ×ÐÈÕÖɯËÐɯÛÌÙÈ×ÐÈɯÌɯÚÜÊÊÌÚÚÐÝÈÔÌÕÛÌɯÓɀÌÙÖÎÈáÐÖÕÌɯËÌÓɯÍÈÚÊÐÖɯ

in sala di trattamento (capitolo 2). 

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

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

innovative tecniche,  attualmente in fase di studio,  ideate a tale scopo:  ÍÙÈɯØÜÌÚÛÌɯÊɀöɯ

Óɀ'Ì-Check. Si procederà illustrando gl i obiettivi del presente lavoro e  gli step principali 

della sequenza di simulazione con cui verranno analizzati i pazienti.  

Nei capitol i 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 spiegherà come 

estrarre da essi i dati necessari e come sfruttare questi ultimi  ×ÌÙɯÙÌ×ÓÐÊÈÙÌɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯ

ËÌÓÓÌɯÚÐÔÜÓÈáÐÖÕÐɯÓɀÈÚÚÌÛÛÖɯËÐɯÛÙÈÛÛÈÔÌÕÛÖɯÙÌÈÓÔÌÕÛÌɯÐÔ×ÖÚÛÈÛÖ, seguendo le convenzioni 

($"ɯÌɯ#(".,ɯÊÏÌɯÚÛÈÉÐÓÐÚÊÖÕÖɯÓɀÖÙÐÌÕÛÈÔÌÕÛÖɯËÌÐɯÚÐÚÛÌÔÐɯËÐɯÊÖÖÙËÐÕÈÛÌɯÊÓÈÚÚÐÊÈÔente 

utilizzati in radioterap ia. 

Si procederà illustrando nel dettaglio i vari algoritmi implementati ÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯ ËÌÓɯ

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 sensibilità del metodo di simulazione sviluppato.  Successivamente, 

saranno presentati e discussi i ÙÐÚÜÓÛÈÛÐɯ×ÐķɯÚÐÎÕÐÍÐÊÈÛÐÝÐɯÖÛÛÌÕÜÛÐɯËÈÓÓɀÈÕÈÓÐsi dei principali 

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 

futur ÐɯÓÌÎÈÛÐɯÈɯØÜÌÚÛÈɯÛÌÚÐɯÌȮɯ×ÐķɯÐÕɯÎÌÕÌÙÈÓÌȮɯÈÓÓɀ'Ì-Check. 

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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Capitolo   1 

+ɀ #1.3$1 /(  

(Õɯ ØÜÌÚÛÖɯÊÈ×ÐÛÖÓÖɯ ÝÌÙÙãɯ×ÙÌÚÌÕÛÈÛÈɯ ÓɀÈËÙÖÛÌÙÈ×ÐÈɯÊÖÔÌɯÛÌÊÕÐÊÈɯËÐɯ ÛÙÈÛÛÈÔÌÕÛÖɯ×ÌÙɯ Ðɯ

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 più  diffusa è quella in ambito oncologico, al fine di 

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

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

miglior controllo locale del tumore.  

(Óɯ ×ÙÐÕÊÐ×ÐÖɯÉÈÚÌɯËÐɯ ÛÈÓÌɯ ÛÐ×Öɯ ËÐɯ ÛÌÙÈ×ÐÈɯÚÐɯ ÍÖÕËÈɯÚÜÓÓɀÜÛÐÓÐááÖɯËÐɯ ÍÈÚÊÐɯpenetranti di 

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. Il rapporto ÍÙÈɯÓɀÌÕÌÙÎÐÈɯÔÌËÐÈɯÐÔ×ÈÙÛÐÛÈɯËÈÓÓÈɯÙÈËÐÈáÐÖÕÌɯÐÖÕÐááÈÕÛÌɯÌɯÓÈɯ

massa della porzione di materia in cui questa viene distribuita  è definito dose assorbita e 

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

materia, maggiore sarà il danno provocato. 
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+ɀÈÚ×ÌÛÛÖɯÍÖÕËÈÔÌÕÛÈÓÌ da valutare con estrema attenzione è 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  più superficiali (condizione quasi sempre vera a meno che non si tratti di 

melanomi o tumori posti in prossimità ËÌÓÓɀÌ×ÐËÌÙÔÐËÌ) o nel caso in cui tutta la 

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

avrà un rilascio di dose anche a porzioni di tessuti biologici  non volut iȭɯ+ɀÖÉÉÐÌÛÛÐÝÖɯ

principale è dunque quello di depositare più dose possibile nei tessuti tumorali per 

uccidere le cellule cancerose e contemporaneamente minimizzare la distruzione dei 

tessuti sani circostanti, salvaguardandoli dai danni provocati dalle radiazioni.  

$ɀɯÐÔ×ÖÙÛÈÕÛÌɯÚÖÛÛÖÓÐÕÌÈÙÌɯÊÏÌɯÓÈɯÙÈËÐÖÛÌÙÈ×ÐÈɯöɯÈ××ÓÐÊÈÉÐÓÌɯÚÖÓÖɯÐÕɯÊÈÚÐɯËÐɯÕÌÖ×ÓÈÚÐÌɯ

localizzate, dove può essere identificato e ben delimitato il volume da trattare, mentre 

non è utilizzabile contro metastasi diffuse nel corpo poiché si dovrebbe procedere 

ÈÓÓɀÐÙÙÈËÐÈáÐÖÕÌɯËÐɯÈÔ×ÐÌɯÙÌÎÐÖÕÐɯÚÌÕáÈɯÈÝÌÙÌɯÜÕɯÉÌÙÚÈÎÓÐÖɯÉÌÕɯËÌÓÐÕÌÈÛÖȭ 

 

Esistono sostanzialmente due metodi diversi con cui si può far radioterapia:  

- radioterapia a fasci esterni (o teleterapia): per mezzo di potenti macchine 

acceleratrici si producono fasci altamente energetici e collimati che vengono 

ÜÛÐÓÐááÈÛÐɯ×ÌÙɯÐÙÙÈÎÎÐÈÙÌɯÐÓɯ×ÈáÐÌÕÛÌɯËÈÓÓɀÌÚÛÌÙÕÖȮɯinviandoli  sulla zona bersaglio da 

trattare; 

- brachiterapia (o radioterapia interna) : il volume bersaglio viene irradiato a livello 

ÓÖÊÈÓÌɯÛÙÈÔÐÛÌɯÓɀÐÔ×ÐÌÎÖɯËÐɯÚÖÙÎÌÕÛÐɯÙÈËÐÖÈÛÛÐÝÌɯÐÕÊÈ×ÚÜÓÈÛÌɯËÐɯ×ÐÊÊÖÓÌɯËÐÔÌÕÚÐÖÕÐɯ

(dette semi), che vengono posizionate in prossimità del volume target mediante 

impiantazione chirurgica.  

Nel corso di questo lavoro, ci si occuperà solamente della prima tecnica. 

1.2. RADIOTERAPIA  CON  FOTONI  

La radioterapia convenzionale utilizza fasci esterni di fotoni molto energetici e penetranti 

che vengono adeguatamente inËÐÙÐááÈÛÐɯÚÜÓɯÝÖÓÜÔÌɯÉÌÙÚÈÎÓÐÖɯÐËÌÕÛÐÍÐÊÈÛÖɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯ

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 

ind irizzandolo in modo che esso vada a colpire la regione bersaglio  pianificata per il 

trattamento.  

Per comprendere ÎÓÐɯÌÍÍÌÛÛÐɯÐÕËÖÛÛÐɯËÈÐɯÍÖÛÖÕÐɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯÛÈÙÎÌÛɯÐÙÙÈËÐÈÛÖɯËÜÙÈÕÛÌɯÜÕɯ

trattamento di radioterapia, è necessario partire dallo studio dei principi fisici 

ËÌÓÓɀÐÕÛÌÙÈáÐÖÕÌɯÙÈËÐÈáÐÖÕÌ-materia.  

I 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; 



 

5 

1.2  -  RADIOTERAPIA  CON  FOTONI 

- Effetto Compton: si verifica a energie intermedie e Z bassi; 

- Creazione di coppie: è un processo a soglia che si verifica solo per energie del 

fotone incidente >1022 keV ed è favorito per Z elevati. 

 

Fig. 1.1 ς {ŜȊƛƻƴƛ ŘΩǳǊǘƻ Řƛ ŜŦŦŜǘǘƻ ŦƻǘƻŜƭŜǘǘǊƛŎƻΣ ŜŦŦŜǘǘƻ /ƻƳǇǘƻƴ Ŝ ǇǊƻŘǳȊƛƻƴŜ Řƛ 
ŎƻǇǇƛŜ ŀƭ ǾŀǊƛŀǊŜ ŘŜƭƭΩŜƴŜǊƎƛŀ del fotone incidente e del numero atomico Z del target 
per fenomeni di interazione radiazione-materia. 

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 

ËÌÓÓɀÌÊÊÐÛÈáÐÖÕÌɯËÌÎÓÐɯÈÛÖÔÐɯÌɯËÌÓÓÌɯÔÖÓÌÊÖÓÌɯÕÌÓÓÈɯÔÈÛÌÙÐÈɯÈÛÛÙÈÝÌÙÚÈÛÈȭɯ(ɯËÈÕÕÐɯÊÈÜÚÈÛÐɯÈÓɯ

passaggio del fascio primario di radiazione elettromagnetica sono , dunque, il frutto di 

ÜÕɀÐÕÛÌÙÈáÐÖÕÌɯËÐɯÛÐ×ÖɯÐÕËÐÙÌÛÛÖɯÈɯÚÌÎÜÐÛÖɯËÐɯÜÕÖɯËÐɯØÜÌÚÛÐɯÛÙÌɯÔÌÊÊÈÕÐÚÔÐȭ 

In figura 1.1, öɯÙÐ×ÖÙÛÈÛÖɯÐÓɯÎÙÈÍÐÊÖɯÊÏÌɯÙÈ××ÙÌÚÌÕÛÈɯÐÓɯÝÈÓÖÙÌɯËÌÓÓÈɯÚÌáÐÖÕÌɯËɀÜÙÛÖ1 per 

ÊÐÈÚÊÜÕÖɯËÐɯØÜÌÚÛÐɯÍÌÕÖÔÌÕÐɯÈÓɯÝÈÙÐÈÙÌɯËÌÓÓɀÌÕÌÙÎÐÈɯËÌÓɯÍÖÛÖÕÌɯÐÕÊÐËÌÕÛÌɯÌɯËÌÓɯÕÜÔÌÙÖɯ

ÈÛÖÔÐÊÖɯ9ɯËÌÓɯÛÈÙÎÌÛȭɯ/ÌÙɯÖÚÚÌÙÝÈÙÌɯÓɀÌÍÍÌÛÛÖɯÊÖÔ×ÓÌÚÚÐÝÖɯËÐɯØÜÌÚÛÐɯ×ÙÖÊÌÚÚÐȮɯÚÐɯÝÈÕÕÖɯÈɯ

sommare le loro ÚÐÕÎÖÓÌɯÚÌáÐÖÕÐɯËɀÜÙÛÖɯÈɯËÈÙÌɯÓÈɯÚÌáÐÖÕÌɯËɀÜÙÛÖɯÛÖÛÈÓÌɯËÐɯÈÚsorbimento, che 

rappresenta la probabilità 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, 

ÓɀÐÕÛÌÕÚÐÛãɯËÌÓɯÍÈÚÊÐo diminuisce.  Se consideriamo un fascio di fotoni di intensità iniziale I 0 

ÐÕÊÐËÌÕÛÌɯÚÜɯÜÕɯÛÈÙÎÌÛɯÚ×ÌÚÚÖȮɯÓɀÐÕÛÌÕÚÐÛãɯËÌÓɯÍÈÚÊÐÖɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯÛÈÙÎÌÛɯÚÐɯÈÛÛÌÕÜÌÙãɯ

esponenzialmente mano a mano che penetra in profondità secondo la legge: 

 

                                                             
1 +Èɯ ÚÌáÐÖÕÌɯËɀÜÙÛÖɯs è una grandezza impiegata in fisica delle particelle per descrivere un processo di 

ÐÕÛÌÙÈáÐÖÕÌɯÖɯÜÕÈɯÙÌÈáÐÖÕÌɯÛÙÈɯÌÚÚÌȭɯ'ÈɯÓÌɯËÐÔÌÕÚÐÖÕÐɯËÐɯÜÕɀÈÙÌÈɯÌɯÚÐɯÔÐÚÜÙÈɯÐÕɯÉÈÙÕɯȻÉȼɯȹƕɯÉɯǻɯƕƔ-24 cm2 ). Può 

ÌÚÚÌÙÌɯÐÔÔÈÎÐÕÈÛÈɯÊÖÔÌɯÓɀÈÙÌÈɯÍÐÛÛÐáÐÈɯÈÛÛÖÙÕÖɯÈɯÜÕÈɯ×ÈÙÛÐÊÌÓÓÈɯÉÌÙÚÈÎÓÐÖɯÊÏÌɯËÌÝÌɯÌÚÚÌÙÌɯɁÊÖÓ×ÐÛÈɂɯËÈÓÓÈɯ×ÈÙÛÐÊÌÓÓÈɯ

proiettile affinché avvenga la reazione fra le due. È una grandezza intrinseca del singolo processo ed è indice 

della probabilità che questo avvenga. 
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 Ὅὼ Ὅ Ὡ           con       ‘ ” „  (1.2) 

dove   ʈ = coefficiente di attenuazione lineare (totale) [cm-1] 

 x = profondità raggiunta nel mezzo [cm]  

 ʍ = densità del mezzo [g cm-3] 

 Nav = ÕÜÔÌÙÖɯËÐɯ ÝÖÎÈËÙÖǻƚȭƔƖƖɯɇ 1023 [mol -1] 

 A = numero di massa atomica 

 

Fig. 1.2 ς !ƴŘŀƳŜƴǘƻ ŘŜƭ ŎƻŜŦŦƛŎƛŜƴǘŜ Řƛ ŀǘǘŜƴǳŀȊƛƻƴŜ ƭƛƴŜŀǊŜ ŀƭ ǾŀǊƛŀǊŜ ŘŜƭƭΩŜƴŜǊƎƛŀ 
del fotone incidente nel caso di target in piombo. Sono mostrati i contributi di effetto 
fotoelettrico, effetto Compton e produzione di coppie che si sommano a dare il 
coefficiente di attenuazione totale. 

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

ÓɀÈÜÔÌÕÛÈÙÌɯËÌÓÓÈɯËÐÚÛÈÕáÈɯ×ÌÙÊÖÙÚÈɯÐÕɯÌÚÚi. La dose maggiore è impartita nel tratto 

iniziale del percorso del fascio, dove si trovano i tessuti sani, mentre si attenua sempre di 

più in profondità, dove è situata invece la regione da trattare. Di conseguenza, la 

radioterapia convenzionale è vincol ata da un andamento come quello rappresentato in 

figura 1.3 e non può 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 campo di trattamento). I campi 

sono pianificati per entrare nel paziente da varie angolazioni e direzioni in modo tale da 

ÚÖÝÙÈ××ÖÙÙÌɯÓÌɯËÖÚÐɯÙÐÓÈÚÊÐÈÛÌɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯÝÖÓÜÔÌɯÉÌÙÚÈÎÓÐÖȮɯfino  ad un totale di 2 Gy 
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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.  

 

Fig. 1.3 ς Curva di dose da fotoni al variare dello spessore attraversato. 

Un secondo problema che va tenuto in considerazione nella radioterapia con fotoni è che 

la fisica di interazione f a sì che il fascio di elettroni secondari abbia una elevata 

dispersione energetica (straggling energetico) e spaziale, soprattutto  nel piano ortogonale a 

quello della direzione del fascio (straggling laterale). Questo fenomeno è abbastanza 

rilevante quando si utilizzano  particelle primarie neutre come i fotoni  ed è dovuto 

×ÙÐÕÊÐ×ÈÓÔÌÕÛÌɯ ÈÓÓɀÌÍÍÌÛÛÖɯCompton per il fascio di raggi X primari e ad eventi di 

scattering elastico per gli elettroni secondari . Ciò 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 a impedirla in alcuni casi critici 

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

1.3. ADROTERAPIA  

+ɀÈËÙÖÛÌÙÈ×ÐÈɯÙÈ××ÙÌÚÌÕÛÈɯÜÕɀÐÕÕÖÝÈÛÐÝÈɯÍÖÙÔÈɯËÐɯÙÈËÐÖÛÌÙÈ×ÐÈɯÊÏÌɯÚÍÙÜÛÛÈɯÎÓÐɯÈËÙÖÕÐɯȹËÈɯ

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+, C6+ 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 può perdere la sua energia per interazione con la materia in due modi:  

- per collisione: la particella cede la sua energia a atomi e molecole della materia 

collidendo con essiȰɯ ÓɀÌÕÌÙÎÐÈɯ ÙÐÓÈÚÊÐÈÛÈɯ Èɯ ØÜÌÚÛɀÜÓÛÐÔÐɯ ×Üğɯ ÊÈÜÚÈÙÌɯ

alternativamente la loro eccitazione o ionizzazione. 



 

8 

Capitolo   1 - +ɀ #1.3$1 /(  

- per irraggiamento: la particella carica viene frenata e deflessa dalla sua traiettoria 

ÈɯÊÈÜÚÈɯËÌÓÓɀÐÕÛÌÙÈáÐÖÕÌɯÊÖÕɯÐÓɯÊÈÔ×ÖɯÌÓÌÛÛÙÖÚÛÈÛÐÊÖɯÊÖÜÓÖÔÉÐÈÕÖɯËÌÐɯÕÜÊÓÌÐɯËÌÓɯ

materiale attraversato; ciò 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).  

(ÓɯÊÖÕÛÙÐÉÜÛÖɯËÐɯ×ÌÙËÐÛÌɯ×ÌÙɯÐÙÙÈÎÎÐÈÔÌÕÛÖɯËÐ×ÌÕËÌɯËÈÓÓɀÐÕÝÌÙÚÖɯËÌÓɯØÜÈËÙÈÛÖɯËÌÓÓÈɯÔÈÚÚÈɯ

del proiettile e per gli ioni è trascurabile anche a energie estremamente elevate, quindi 

non considereremo tale termine ÕÌÓÓɀÈÕÈÓÐÚÐ. Concentriamoci, invece, sul termine 

ÊÖÓÓÐÚÐÖÕÈÓÌȯɯÓɀÈÕËÈÔÌÕÛÖɯËÌÓÓɀÌÕÌÙÎÐÈɯ×ÌÙÚÈɯÊÖÕɯØÜÌÚÛÖɯÛÐ×ÖɯËÐɯÔÌÊÊÈÕÐÚÔÖɯöɯËÌÚÊÙÐÛÛÖɯ

ËÈÓÓɀÌØÜÈáÐÖÕÌɯËÐɯ!ÌÛÏÌ-Block, di seguito riportata.  

 ὨὉ

Ὠὼ
Ὧὔὤ 

τ“Ὡᾀ

ά ὺ
 ÌÎ
ςά ὺ

Ὅ
ÌÎρ ‍ ‍  (1.3) 

dove N = densità atomica del target [cm-3] 

 Z = numero atomico del target  

 z = numero atomico della particella proiettile  

 v = velocità della particella proiettile [cm s -1] 

 I = potenziale medio di ionizzazione del target [eV]  

 e = carica ÍÖÕËÈÔÌÕÛÈÓÌǻƕȭƚɯɇɯƕƔ-19 C 

 me = ÔÈÚÚÈɯÈɯÙÐ×ÖÚÖɯËÌÓÓɀÌÓÌÛÛÙÖÕÌǻɯƝȭƕƕɯɇɯƕƔ-31kg 

 k = ÊÖÚÛÈÕÛÌɯËÐɯ"ÖÜÓÖÔÉǻƜȭƝƝɯɇɯƕƔ9 N m 2 C-2 

 ɼ = ÝɤÊɯɯÊÖÕɯÊǻÝÌÓÖÊÐÛãɯËÌÓÓÈɯÓÜÊÌɯÕÌÓɯÝÜÖÛÖǻƗɇɯƕƔ8  m s-1 

-dE/dx  è chiamato stopping power (o potere frenante per collisione) e rappresenta il valore 

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

degli andamenti  ÈÓɯÝÈÙÐÈÙÌɯËÌÓÓɀÌÕÌÙÎÐÈɯe della profondità raggiunta è rappresentato in 

figura 1.4. +ɀÐÔÔÈÎÐÕÌɯÈɯËÌÚÛÙÈ è indice della deposizione 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 Bragg (pristine Bragg peak in figura) .  

 

Fig. 1.4 ς A sinistra: stopping power di protoni in acqua. A destra: distribuzione di 
ionizzazioni generate in acqua da protoni di 100 MeV. 
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In analogia allo stopping power, si definisce solitamente anche ÜÕɀÈÓÛÙÈɯÎÙÈÕËÌááÈȮɯÜÚÈÛÈ 

in radiobiologia  per stimare la dose rilasciata ai tessuti: il linear energy transfer o LET, che 

rappresenta il trasferimento lineare di energia da parte di pa rticelle cariche alla materia. 

Se si considerano solo le collisioni che comportano unɀÌÕÌÙÎÐÈɯÛÙÈÚÍÌÙÐÛÈ minore di una 

soglia  ͅ(in eV), si parlerà di LET ristretto ȹÈÓɯÝÈÓÖÙÌɯͅȺȯ 

 
ὒЎ

ὨὉ

ὨὼЎ
 (1.4) 

Se, invece, si considerano tutte le collisioni che depositano energia lungo la traccia della 

particella, senza discriminare in base al ,ͅ si avrà il LET totale della particella  (LḒ), il cui 

valore coincide con lo stopping power  -dE/dx. 

Maggiore è lo stopping power, maggiore è il LET della particella e maggiore sarà anche la 

dose depositata nella materia. 

Particella Energia  [MeV] LET  [keV ˃ Ƴ-1] 

Elettroni 

0.01 2.30 

0.1 0.42 

1 0.25 

Protoni 

0.09 100 

2 16 

10 4 

250 0.4 

Particelle alfa 
0.65 250 

1000 1.6 

Ioni carbonio 
10 170 

250 15 
 

Tab. 1.1 ς Valori di LET di alcune particelle ŀƭ ǾŀǊƛŀǊŜ ŘŜƭƭΩŜƴŜǊƎƛŀΦ 

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 più utilizzati in adroterapia) ed elettroni. 
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Fig. 1.5 ς Confronto fra curve di dose depositata al variare della profondità per 
fotoni, protoni e ioni carbonio. 

È subito evidente come la distribuzione di dose impartita  nel caso di protoni o ioni 

leggeri abbia un andamento molto più vantaggioso rispetto ai fotoni , poiché permette di 

depositare poca energia nei tessuti sani situati prima del volume tumorale (zona 

prossimale) e molta più energia in corrispondenza del picco Bragg, con infine un 

repentino crollo subito dopo la fine del volume bersaglio (zona distale).  Si può dunque 

ÚÍÙÜÛÛÈÙÌɯÓɀÈÕËÈÔÌÕÛÖɯËÌÓɯ×ÐÊÊÖɯ!ÙÈÎÎɯ×ÌÙɯËÈÕÕÌÎÎÐÈÙÌɯÐÓɯ×Ðķɯ×ÖÚÚÐÉÐÓÌɯÓÌɯÊÌÓÓÜÓÌɯÊÈÕÊÌÙÖse 

del target, risparmiando i tessuti sani circostanti.  

Nel caso di ioni carbonio, bisogna tenere conto anche ËÌÓÓɀÌÍÍÌÛÛÖɯËÐɯÍÙÈÔÔÌÕÛÈáÐÖÕÌɯËÌÓɯ

proiettile a fine percorso: osservando la figura 1.5, si nota una leggera coda finale che si 

verifica proprio nella zona distale e che può contribuire a un rilascio di dose non del tutto 

trascurabile, soprattutto quando il tumore è localizzato davanti o in prossimità di organi 

critici.  

Il secondo grande vantaggio degli adroni carichi è 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, 

ÜÕɀelevata precisione balistica nel corso del trattamento. 

+ÌɯÎÙÈÕËÐɯ×ÖÛÌÕáÐÈÓÐÛãɯËÌÓÓɀÈËÙÖÛÌÙÈ×ÐÈɯ×ÌÙÔÌÛÛÖÕÖɯËÐɯÖÛÛÌÕÌÙÌɯÜÕɀÖÛÛÐÔÈɯÊÖÕÍÖÙÔÈáÐÖÕÌɯ

della dose anche in profondità, così 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 

ÓɀÈÔ×ÐÌááÈɯÈɯÔÌÛãɯÈÓÛÌááÈɯËÌÓÓÈɯÊÜÙÝÈȺɯÔÖÓÛÖɯÚÛÙÌÛÛÈȮɯËÌÓÓɀÖÙËÐÕÌɯËÌÐɯÔÐÓÓÐÔÌÛÙÐȭ Per poter 
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1.3.1  -  SPREAD  OUT  OF  BRAGG  PEAK  (SOBP) 

effettuare un trattamento che dia dose adeguata ÈÓÓɀÐÕÛÌÙÈɯ ×ÙÖÍÖÕËÐÛãɯ ËÌÓɯ ÝÖÓÜÔÌɯ

tumorale, non è certo sufficiente utilizzare un singolo picco Bragg puro ( pristine Bragg 

peak, come quello rappresentato nelle figure 1.4 a destra e 1.5), ma è necessario realizzare 

quello che in gergo viene definito spread- out of Bragg peak (SOBP). Esso consiste 

ÕÌÓÓɀÈÓÓÈÙÎÈÔÌÕÛÖɯËÌÓɯ×ÐÊÊÖɯ!ÙÈÎÎɯÔÌËÐÈÕÛÌ la sovrapposizione di più picchi Bragg puri a 

diverse energie, a dare un profilo come quello che si osserva in figura 1.6. In questo modo 

ÚÐɯÐÔ×ÈÙÛÐÚÊÌɯÓÈɯËÖÚÌɯÔÈÚÚÐÔÈɯÕÖÕɯÚÖÓÈÔÌÕÛÌɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯpristine Bragg peak, ma tale 

valore di dose viene mantenuto (quasi) costante e distribuito su un range più elevato di 

profondità.  

 

Fig. 1.6 ς Sovrapposizione di picchi Bragg modulati a formare il profilo di SOBP in un 
ŦŀƴǘƻŎŎƛƻ ŘΩŀŎǉǳŀΦ 

 

Fig. 1.7 ς Rappresentazione 3D della distribuzione di dose in profondità calcolate in 
ǳƴ ŦŀƴǘƻŎŎƛƻ ŘΩŀŎǉǳŀ Ŏƻƴ ǇǊƻǘƻƴƛ Řƛ рл aŜ± ǎŜƴȊŀ όŀ ǎƛƴƛǘǊŀύ Ŝ Ŏƻƴ όŀ ŘŜǎǘǊŀύ ƭŀ 
modulazione del picco Bragg. 
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Capitolo   1 - +ɀ #1.3$1 /(  

Lo SOBP permette di conformare con precisione la dose in profondità , mantenendola 

uniforme lungo tutto lo spessore del volume bersaglio.  

Lo svantaggio è che si sommano le curve anche in corrispondenza della zona prossimale 

del tumore, con conseguente aumento della dose anche ai tessuti sani. Nonostante questo 

effetto, con la tecnica del SOBP si ha comunque un netto dose saving nella regione 

×ÙÖÚÚÐÔÈÓÌɯÙÐÚ×ÌÛÛÖɯÈÓÓɀÐÙÙÈÎgiamento con fotoni, come si può osservare dalla figura 1.8: 

per dare il 100% della dose pianificata al volume bersaglio, con i fotoni è necessario 

depositare una dose molto più elevata che con i protoni nella zona prossimale. 

+Öɯ2.!/ɯÕÖÕɯÏÈɯÐÕÝÌÊÌɯɁÌÍÍÌÛÛÐɯÊÖÓÓÈÛÌÙÈÓÐɂɯper quanto riguarda la  regione distale, dove il 

×ÙÖÍÐÓÖɯËÌÓÓÈɯÊÜÙÝÈɯÔÈÕÛÐÌÕÌɯÓɀÈÕËÈÔÌÕÛÖɯÙÈ×ÐËÈÔÌÕÛÌɯËÌÊÙÌÚÊÌÕÛÌɯÐÕɯÊÖÙÙÐÚ×ÖÕËÌÕáÈɯ

della fine del volume bersaglio.  

 

Fig. 1.8 ς Confronto della distribuzione di dose in profondità fra protoni con SOBP e 

fotoni. 

1.4. EFFETTI   BIOLOGICI   DELLE   RADIAZIONI  

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

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

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

ÈÛÛÙÈÝÌÙÚÈÛÖȮɯÊÈÜÚÈÕËÖɯÊÖÕÚÌÎÜÌÕáÌɯËÐÍÍÌÙÌÕÛÐɯÕÌÓÓɀÌÝÖÓÜáÐÖÕÌɯËÌÓɯÓÖÙÖɯÊÐÊÓÖɯÉÐÖÓÖÎÐÊÖȭ 

Gli effetti biologici delle radiazioni dipendono principalmente dalla ionizzazione  e 

ËÈÓÓɀÌÊÊÐÛÈáÐÖÕÌɯËÌÓÓÌɯÔÖÓÌÊÖÓÌɯËÌÐɯÛÌÚÚÜÛÐɯÊÖÕɯÊÜÐɯÈÝÝÐÌÕÌɯÓɀÐÕÛÌÙÈáÐÖÕÌȭ In una cellula, 

questi processi primari danno inizio ad una complessa catena di eventi che può portare a 

variazioni della composizione chimica delle molecole e a modificazioni bi ofunzionali 

come la mutazione, la trasformazione e la morte cellulare.   [1] 
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1.4.1  -  INTERAZIONE  DIRETTA  E  INDIRETTA  

I sistemi biologici sono estremamente radiosensibili. La parte della cellula vulnerabile al 

danno da radiazione è il DNA, una molecola avente ËÐÈÔÌÛÙÖɯ ËÌÓÓɀÖÙËÐÕÌɯ ËÌÓɯÕÔɯ

(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). 

(Óɯ#- ɯÙÈ××ÙÌÚÌÕÛÈɯÓɀÌÓÌÔÌÕÛÖɯÊhiave durante la replicazione cellulare: una modifica 

nella sua sequenza da parte di un agente mutageno esterno può portare alla 

proliferazione di cellule diverse da quella madre, se il meccanismo di riparazione del 

DNA non è 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 s ia dal punto di vista del tipo di interazione con le cellule sia dal 

punto di vista delle conseguenze indotte, come si mostrerà nei prossimi sottoparagrafi.  

1.4.1. INTERAZIONE  DIRETTA  E  INDIRETTA  

#ÜÙÈÕÛÌɯÓɀÐÕÛÌÙÈáÐÖÕÌɯÍÙÈɯÙÈËÐÈáÐÖÕÌɯÌɯÛÌÚÚÜÛÖɯÉÐÖÓÖÎÐÊÖȮɯÐÓɯ#-  delle cellule può essere 

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 break) o rott ure doppie delle catene 

(double strand break), causate con maggior probabilità da radiazioni ad alto LET 

(figura 1.9). 

I double strand break sono i più difficili da riparare da parte del DNA e spesso portano alla 

morte cellulare. Nella lotta contro i tumori, sarà preferibilmente quest o il danno da 

indurre nelle cellule cancerose per avere un trattamento efficace. 

 

Fig. 1.9 ς Rotture singole (single 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 

sono costituite per più ËÌÓɯƛƔǔɯËɀÈÊØÜÈȮɯÓÈɯÔÈÎÎÐÖÙɯ×ÈÙÛÌɯËÌÓÓɀɯÌÕÌÙÎÐÈɯÈÚÚÖÙÉÐÛÈɯdal 
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Capitolo   1 - +ɀ #1.3$1 /(  

tessuto cellulare dà luogo a ionizzazione ed eccitazione delle molecole di H 2O e alla 

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

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

ÜÕɀÐÕÛÌÙÈáÐÖÕÌɯ ËÐɯ ÛÐ×Öɯ ÊÏimico fra radicali liberi e DNA; la radiazione non agisce 

ËÐÙÌÛÛÈÔÌÕÛÌɯÚÜÓɯ#- ɯËÌÓÓÌɯÊÌÓÓÜÓÌȮɯÔÈɯÐÓɯËÈÕÕÖɯÝÐÌÕÌɯÎÌÕÌÙÈÛÖɯ×ÌÙɯÔÌááÖɯËÐɯÜÕɯɁÈÎÌÕÛÌɂɯ

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). 

 

Fig. 1.10 ς 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  più interazioni dirette rispetto ai fotoni, i 

quali, inve ce, avendo LET minore, interagiscono con maggior probabilità in modo 

indiretto con il DNA. Inoltre, maggiore è il LET della particella, maggiore è la densità di 

ionizzazioni prodotte lungo la traccia e più facilmente si induc ono rotture doppie nelle 

catene (figura 1.11). 

In virtù del LET elevato, tutti gli ioni leggeri sono degli ottimi candidati per una cura 

radioterapica efficace. 
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1.4.2  -  RBE :  Relative Biological  Effectiveness 

 
 

Fig. 1.11 ς Rappresentazione schematica di tracce di particelle a diversa densità 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 quantità di dose somministrata, il tipo di particella, il tipo di cellula 

colpita e la fase del ciclo cellulare in cui essa si trova al moÔÌÕÛÖɯËÌÓÓɀÐÙÙÈÎÎÐÈÔÌÕÛÖȭ 

+ɀÌÍÍÐÊÈÊÐÈɯËÐɯÜÕɯ×ÈÙÛÐÊÖÓÈÙÌɯÛÐ×ÖɯËÐɯÙÈËÐÈáÐÖÕÌɯÕÌÓɯ×ÙÖÝÖÊÈÙÌɯÓÈɯÔÖÙÛÌɯËÌÓÓÌɯÊÌÓÓÜÓÌɯÚÐɯ

misura in relazione ÈÓÓɀÌÍÍÌÛÛÖɯ×ÙÖËÖÛÛÖɯÚÜɯ×Ö×ÖÓÈáÐÖÕÐɯËÐɯÊÖlture cellulari irradiate.  I 

risultati ottenuti vengono illustrati  attraverso curve di sopravvivenza, dove si rappresenta il 

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

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

di radiazioni a basso LET è sintomo del la capacità 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 è ormai troppo consistente (es: double 

strand break multipli) perché possa essere riparato dalla cellula stessa, che va così 

incontro a morte certa. 

 

Fig. 1.12 ς Curve di sopravvivenza di cellule irradiate con raggi X, protoni e ioni elio. 

Per tenere conto di tutti i fattori che concorrono a determinare l a diversa efficacia dei vari 

tipi di radiazione, si usa in radiobiologia una grandezza denominata efficacia biologica 

relativa (RBE = relative biological effectiveness), defini ta come segue: 

 
ὙὄὉ

Ὀ

Ὀ
 (1.5) 

D è la dose impartita dal campo di radiazione ËÐɯÊÜÐɯÚÐɯÝÜÖÓÌɯËÌÛÌÙÔÐÕÈÙÌɯÓɀRBE, 

necessaria per produrre lo stesso effetto biologico generato dalla dose Dref  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). 

 

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

Maggiore è la pendenza della curva, maggiore öɯÓɀÌÍÍÐÊÈÊÐÈɯÉÐÖÓÖÎÐÊÈɯÙÌÓÈÛÐÝÈɯËÐɯØÜÌÓÓÈɯ

particella, ovvero essa è in grado di causare molto più facilmente la morte cellulare 

rispetto ai fotoni : a parità di effetto biologico prodotto, è necessaria e suffici ente una dose 

inferiore rispetto alla dose richiesta dal campo di riferimento . 

Gli ioni leggeri godono tipicamente di un valore RBE abbastanza elevato ÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯ

picco Bragg (attorno a 3 in media) e di un valore molto minore, invece, nella zona 

prossiÔÈÓÌɯËÌÓÓÈɯÊÜÙÝÈɯȹÈÛÛÖÙÕÖɯÈÓÓɀÜÕÐÛãȺȯɯ×ÙÖ×ÙÐÖɯÐÕɯÝÐÙÛķɯËÐɯÛÈÓÌɯËÐÍÍÌÙÌÕáÈɯËÐɯ1!$ɯÓÜÕÎÖɯ

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

dose modesta in ingresso e molto più elevata in corrispondenza del volume  bersaglio da 

trattare. LɀÈËÙÖÛÌÙÈ×ÐÈ, quindi,  risulta essere più vantaggiosa rispetto alla radioterapia 

ÊÖÕɯÙÈÎÎÐɯ7ɯÈÕÊÏÌɯËÈÓɯ×ÜÕÛÖɯËÐɯÝÐÚÛÈɯËÌÓÓɀefficacia biologica. 

 

Fig. 1.14 ς Valori di RBE in funzione del LET per inattivazione cellulare al 10% di 
sopravvivenza, per varie particelle. 

1.4.3. OER :  Oxygen  Enhancement  Ratio 

La ×ÙÌÚÌÕáÈɯÖɯÔÌÕÖɯËÐɯÖÚÚÐÎÌÕÖɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓÓÌɯÊÌÓÓÜÓÌɯËÜÙÈÕÛÌɯÓɀÐÙÙÈÎÎÐamento è un 

fattore determinante da considerare, poiché è in grado di modificare la  loro risposta 

biologicaȭɯ+ɀÖÚÚÐÎÌÕÖɯÚÌÕÚÐÉÐÓÐááÈɯÕÖÛÌÝÖÓÔÌÕÛÌɯÓÌɯÊÌÓÓÜÓÌɯÈÓÓÈɯÙÈËÐÈáÐÖÕÌȯɯin presenza di 

un tessuto ben ossigenato, la stessa radiazione produce effetti biologici molto maggiori 

rispetto ÈÓÓɀÐÙÙÈÎÎÐÈÔÌÕÛÖɯËÌÓɯÔÌËÌÚÐÔÖɯÛÌÚÚÜÛÖɯÐÕɯÊÖÕËÐáÐÖÕÌɯËÐɯÐ×ÖÚÚÐÈ. 

Per valutarÌɯÓɀÌÕÛÐÛãɯËÌÓÓɀÌÍÍÌÛÛÖɯËÖÝÜÛÖɯÈÓÓÈɯ×ÙÌÚÌÕáÈɯËÐɯÖÚÚÐÎÌÕÖȮɯÚÐɯÜÛÐÓÐááÈɯÓɀ.ßàÎÌÕɯ

Enhancement Ratio (OER): 

 
ὕὉὙ

Ὀ

Ὀ
 (1.6) 

dove Ὀ è la dose necessaria per produrre un effetto nel tessuto in analisi e Ὀ  è la dose 
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che produrrebbe il medesimo effetto biologico se il tessuto fosse completamente 

ossigenato in aria a pressione normale. 

 

Fig. 1.15 ς Valori di OER in funzione del LET al 10% di sopravvivenza per cellule umane. 

/ÌÙɯÙÈËÐÈáÐÖÕÐɯÈɯÉÈÚÚÖɯ+$3ɯÊÖÔÌɯÐɯÍÖÛÖÕÐȮɯÓɀÌÍÍÌÛÛÖɯÖÚÚÐÎÌÕÖɯöɯÔÖÓÛÖɯ×ÙÖÕÜÕÊÐÈÛÖȭɯ"Ðğɯ

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 è più 

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

radiobiologica  (tumori radioresistenti).  

Per particelle ad alto LET (come carbonio e altri ioni leggeri)ȮɯÐÕÝÌÊÌȮɯÓɀÌÍÍÌÛÛÖɯÖÚÚÐÎÌÕÖɯöɯ

poco marcato (OER intornÖɯÈÓÓɀÜÕÐÛãȺȮɯØÜÐÕËÐɯla dose da somministrare diventa quasi 

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

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

convenzionale. 

1.5. I   5 -3 &&(ɯɯ#$++ɀ #1.3$1 /(  

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

×ÜğɯÍÈÙÌɯÙÈËÐÖÛÌÙÈ×ÐÈȭɯ%ÙÈɯÓÌɯ×Ðķɯ×ÙÖÔÌÛÛÌÕÛÐȮɯÊɀöɯÚÐÊÜÙÈÔÌÕÛÌɯÓɀÈËÙÖÛÌÙÈ×ÐÈȮɯÊÏÌɯÕÌÎÓÐɯ

ultimi anni si sta sviluppando e diffondendo rap idamente grazie ai vantaggi che essa 

offre rispetto alla radioterapia con raggi X. Per decenni, ØÜÌÚÛɀultima è stata la terapia con 

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

anche al continuo sviluppo scientif ico e alla realizzazione di macchine acceleratrici 

ÚÌÔ×ÙÌɯ×Ðķɯ×ÖÛÌÕÛÐȮɯÓɀÜÛÐÓÐááÖɯËÐɯ×ÙÖÛÖÕÐɯÌɯÐÖÕÐɯÓÌÎÎÌÙÐɯÚÛÈɯËÐÝÌÕÛÈÕËÖɯla pratica più 

indicata per la cura di alcuni particolari tipi di tumore . 

+ÌɯÊÈÙÈÛÛÌÙÐÚÛÐÊÏÌɯÌɯÐɯ×ÜÕÛÐɯËÐɯÍÖÙáÈɯËÌÓÓɀÈËÙÖÛÌÙÈ×ÐÈɯÚÐɯÚÖÕÖɯÎÐãɯÐÕÛÙÈÝÐÚÛÐɯÕÌÓɯÊÖÙÚÖɯËÌÐɯ

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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1.5  -  (ɯɯ5 -3 &&(ɯɯ#$++ɀ #1.3$1 /(  

I vantaggi rispetto alla radioterapia convenzional e sono i seguenti: 

- 1ÐÓÈÚÊÐÖɯ ËÐɯ ÌÕÌÙÎÐÈɯ ɁÚÌÓÌÛÛÐÝÖɂɯ ÌËɯ ÌÍÍÐÊÈÊÌɯ ÚÜÓɯ ÝÖÓÜÔÌɯ ÉÌÙÚÈÎÓÐÖɯ ×ÐÈÕÐÍÐÊÈÛÖ 

ÚÍÙÜÛÛÈÕËÖɯÓɀÈÕËÈÔÌÕÛÖɯËÌÓɯ×ÐÊÊÖɯ!ÙÈÎÎɯÌɯÓÖɯ2.!/, con una dose impartita ai 

tessuti sani circostanti piuttosto modesta (soprattutto nella parte distale del 

tumoÙÌȺɯÌɯÜÕÈɯËÖÚÌɯÌÓÌÝÈÛÈɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯÛÈÙÎÌÛȮɯÚÌÔ×ÙÌɯÊÖÕɯÓɀÖÉÉÐÌÛÛÐÝÖɯËÐɯ

massimizzare la distruzione  delle cellule cancerose e minimizzare quella dei 

tessuti sani. 

- Fascio di trattamento che rimane collimato anche in profondità nel tessuto 

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

prossimità di organi vitali  ȹÊÖÔÌɯÔÐËÖÓÓÖɯÚ×ÐÕÈÓÌȮɯÛÙÖÕÊÖɯÊÌÙÌÉÙÈÓÌȮȱȺ o organi 

critici estremamente sensibili al danno da radiazione (es: nervo ottico, cristallino, 

chiasma, gonadi, lobi ÛÌÔ×ÖÙÈÓÐɯËÌÓÓɀÌÕÊÌÍÈÓÖȮɯÝÐÌɯÜËÐÛÐÝÌ,ȱȺ. Trattare questi tipi 

ËÐɯÛÜÔÖÙÌɯöɯ×ÖÚÚÐÉÐÓÌɯÊÖÕɯÓɀÈËÙÖÛÌÙÈ×ÐÈɯÎÙÈáÐÌɯal ridotto stragglin g energetico e in 

posizione, ÈÓÓɀÌÓÌÝÈÛÈɯ ×ÙÌÊÐÚÐÖÕÌɯ ÉÈÓÐÚÛÐÊÈɯ ËÌÎÓÐɯ ÐÖÕÐɯ Ìɯ ÈÓÓÈɯ ×ÖÚÚÐÉÐÓÐÛãɯ ËÐɯ

conformare la dose al volume bersaglio anche in profondità, cosa sicuramente 

non ottenibile con la stessa accuratezza con 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 

ËÌÕÚÐÛãɯËÐɯÐÖÕÐááÈáÐÖÕÐɯ×ÙÖËÖÛÛÌɯȹÈÓÛÐɯÝÈÓÖÙÐɯËÐɯ1!$ɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯ×ÐÊÊÖɯ!ÙÈÎÎɯÌɯ

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

rotture doppie delle catene del DNA, mo lto più probabili  nel primo caso, che 

inducono  la morte cellulare in modo quasi certo. Si può così ottenere una 

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

somministrata  (figura 1.16). 

(ÕÖÓÛÙÌȮɯËÈÓɯÔÖÔÌÕÛÖɯÊÏÌɯÓɀÌÍÍÌÛÛÖ ËÌÓÓɀ.$1ɯöɯ×ÖÊÖɯÙÐÓÌÝÈÕÛÌɯ×ÌÙɯÐÖÕÐɯÊÈÙÉÖÕÐÖɯÌɯ

particelle ad alto LET in generale, è possibile trattare anche tumori ipossici e 

radioresistenti alla terapia tradizionale.  

 

Fig. 1.16 ς Confronto fra dose assorbita e dose effettiva somministrata tenendo 
conto del fattore RBE. 
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+ɀÐÕÚÐÌÔÌɯËÐɯØÜÌÚÛÐɯÝÈÕÛÈÎÎÐɯÊÖÔ×ÖÙÛÈɯÜÕÈɯÌÍÍÐÊÈÊÐÈɯÕÖÛÌÝÖÓÌɯÕÌÓÓÈɯÊÜÙÈɯdi vari tipi di 

tumore, anche quelli in cui la radioterapia convenzionale non è applicabile o non dà 

benefici significativi appunto.  

È bene ricordÈÙÌɯÊÏÌɯÓɀÐÔ×ÐÌÎÖɯclinico di queste particelle è ancora limitato, in particolare 

quello di ioni carbonio, a causa della disponibilità 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 più lungo termine continuano ad essere incoraggianti.    [2] 

   

Fig. 1.17 ς Valutazione in fase di pianificazione della dose somministrata con 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. 

 

Fig. 1.18 ς Valutazione in fase di pianificazione della dose somministrata per un 
trattamento completo con IMRT e con adroterapia a confronto, per la cura di un 
tumore del distretto cerebrale. 
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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 può essere svolta anche in strutture 

ÖÚ×ÌËÈÓÐÌÙÌɯËÖÛÈÛÌɯËÌÓɯÙÌ×ÈÙÛÖɯËÐɯÙÈËÐÖÛÌÙÈ×ÐÈȮɯÓɀÈËÙÖÛÌÙÈ×ÐÈɯËÌÝÌɯÌÚÚÌÙÌɯÌÍÍÌÛÛÜÈÛÈɯÐÕɯ

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 più 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, più spesso, protoni.  Solo 6 al mondo sono i centri 

ÊÏÌɯÏÈÕÕÖɯÓÈɯ×ÖÚÚÐÉÐÓÐÛãɯËÐɯÈÊÊÌÓÌÙÈÙÌɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓÓÈɯÚÛÌÚÚÈɯÚÛÙÜÛÛÜÙÈɯÚÐÈɯ×ÙÖÛÖÕÐɯÚÐÈɯÐÖÕÐɯ

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 è possibile scegliere caso per caso 

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

anche cambiare particella nel corso di alcune sedute (effettuando cioè un boost con una 

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

ÊÖÕɯ ÓɀÖÉÉÐÌÛÛÐÝÖɯ ËÐɯ ÈÝÌÙÌɯ ÓÈɯ ÔÈÚÚÐÔÈɯ ÌÍÍÐÊÈÊÐÈɯ ÊÜÙÈÛÐÝÈɯ ÚÜÓɯ ÝÖÓÜÔÌɯ ÛÜÔÖÙÈÓÌɯ ÚÌÕáÈɯ

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]. 

 

2.  

  

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

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

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

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

italiano della Salute. 

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

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 

ÕÌÊÌÚÚÈÙÐɯ×ÌÙɯÖÎÕÐɯÚÌËÜÛÈɯÌɯÐÓɯÔÐÎÓÐÖÙÈÔÌÕÛÖɯËÌÓÓÈɯÛÌÙÈ×ÐÈȭɯ/ÌÙɯÐÓɯƖƔƕƜȮɯÓɀÖÉÐÌÛÛÐÝÖɯöɯÚÛÈÛÖɯ

posto a 650 pazienti (pari al 30% in più rispetto al 2017). 

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

appendice A. 

.ÓÛÙÌɯ ÈÓÓɀÈÛÛÐÝÐÛãɯ ÊÓÐÕÐÊÈȮɯ "- .ɯ ÚÝÖÓÎÌɯ ÈÕÊÏÌɯ ÈÛÛÐÝÐÛãɯ ËÐɯ ÙÐÊÌÙÊÈɯ Ìɯ ÚÝÐÓÜ××Öɯ ÊÖÕɯ

ÓɀÌÚÌÊÜáÐÖÕÌɯËÐɯ×Ùogetti ed esperimenti in tutti i settori scientifici coinvolti dal centro, in 

ÔÖËÖɯËÈɯÎÈÙÈÕÛÐÙÌɯÓɀÌÝÖÓÜáÐÖÕÌɯ×ÙÖÎÙÌÚÚÐÝÈɯÚÐÈɯËÐɯ×ÙÖÎÌÛÛÐɯÍÜÛÜÙÐɯÚÐÈɯËÌÓÓɀÈÓÛÈɯÛÌÊÕÖÓÖÎÐÈɯ

ËÐÈÎÕÖÚÛÐÊÈɯÌɯÛÌÙÈ×ÌÜÛÐÊÈɯËɀÈÝÈÕÎÜÈÙËÐÈɯÔÌÚÚÈɯÐÕɯÊÈÔ×Öȭ 

Tutte le simulazioni e i risult ÈÛÐɯ×ÙÌÚÌÕÛÈÛÐɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÐɯØÜÌÚÛÈɯÛÌÚÐɯÚÖÕÖɯÍÙÜÛÛÖɯËÐɯÈÕÈÓÐÚÐɯ

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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2.1. LA  STORIA  

La prima idea per la creazione di un centro italiano di adroterapia oncologica nasce con la 

×ÜÉÉÓÐÊÈáÐÖÕÌȮɯÕÌÓɯÔÈÎÎÐÖɯƕƝƝƕȮɯËÌÓɯÙÌ×ÖÙÛɯɁPer un centro di teleterapia con adroniɂɯËÐɯ

4ÎÖɯ ÔÈÓËÐɯÌɯ&ÐÈÔ×ÐÌÙÖɯ3ÖÚÐȮɯÌÕÛÙÈÔÉÐɯ×ÌÙÚÖÕÈÎÎÐɯËÐɯÚ×ÐÊÊÖɯÈÓÓɀÌ×ÖÊÈɯÕÌÓÓɀÈÔÉÐÛÖɯËÌÓÓÈɯ

fisica e della fisica medica rispettivamente. -ÌÓɯƕƝƝƖȮɯÓɀÐËÌÈɯÝÐÌÕÌɯ×ÙÌÔÐÈÛÈɯÊÖÕɯÜÕɯ×ÙÐÔÖɯ

ÍÐÕÈÕáÐÈÔÌÕÛÖɯËÈɯ×ÈÙÛÌɯËÌÓÓɀ(-%-ɯ×ÌÙɯÓÖɯÚÛÜËÐÖɯËÐɯÜÕɯÈÊÊÌÓÌÙÈÛÖÙÌɯÐÕɯÎÙÈËÖɯËÐɯÈÊÊÌÓÌÙÈÙÌɯ

sia protoni sia ioni carbonio a energie tali da raggiungere tumori in profondità 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 

ÌÜÙÖ×ÌÖɯËÐɯÜÕɯÚÐÕÊÙÖÛÙÖÕÌɯÖÛÛÐÔÐááÈÛÖɯ×ÌÙɯÓɀÈËÙÖÛÌÙÈ×ÐÈȯɯÐÕÐáÐÈɯÊÖÚĆȮɯÈÓɯ"$1-ȮɯÐÓɯ/(,,2ɯ

(Proton Ion Medical Machine Study), uno studio a cui collaborano diversi centri e 

ÜÕÐÝÌÙÚÐÛãɯÌÜÙÖ×ÌÐɯÌɯËÈÓɯØÜÈÓÌɯËÌÙÐÝÌÙãɯ×ÖÐɯÓɀÈÊÊÌÓÌÙÈÛÖÙÌɯÊÖÚÛÙÜÐÛÖɯÈÓ CNAO. Lo studio 

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 su ccessivi, contribuisce a intrecciare intorno al progetto 

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

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

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

costruita la struttura manageriale che dirigerà la fondazione.  

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

rapida costruzione del centro che avrà sede a Pavia. I lavori terminano nel 2009 e il centro 

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

ÓɀÐÕÐáÐÖɯËÌÓÓÈɯÍÈÚÌɯËÐɯÚ×ÌÙÐÔÌÕÛÈáÐÖÕÌɯȹËÌÓÓÈɯËÜÙÈÛÈɯËÐɯÊÐÙÊÈɯÛÙÌɯÈÕÕÐȺɯ×ÙÐÔÈɯÚÜɯÊÌÓÓÜÓÌɯÐÕɯ

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.  

+Èɯ ÍÈÚÌɯ ËÐɯ Ú×ÌÙÐÔÌÕÛÈáÐÖÕÌɯ ÏÈɯ ×ÌÙÔÌÚÚÖɯ ËÐɯ ÝÈÓÐËÈÙÌɯ ÚÊÐÌÕÛÐÍÐÊÈÔÌÕÛÌɯ ÓɀÈËÙÖÛÌÙÈ×ÐÈɯ

ÕÌÓÓɀÈÔÉÐÛÖɯÖÚ×ÌËÈÓÐÌÙÖɯÐÛÈÓÐÈÕÖɯÌɯËÐɯÎÌÛÛÈÙÌɯÓÌɯÉÈÚÐɯ×ÌÙɯÓÈɯÚÜÊÊÌÚÚÐÝÈɯÍÈÚÌɯËÐɯÈÝÝÐÖɯÈɯ

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.  

"ÖÔÌɯÈÊÊÌÕÕÈÛÖɯ×ÙÐÔÈȮɯ ÓÈɯÙÌÈÓÐááÈáÐÖÕÌɯ Ìɯ ÓɀÖ×ÌÙÈÛÐÝÐÛãɯËÌÓɯ"- .ɯ ÚÖÕÖɯ ÍÖÕËÈÛÌɯ ÚÜɯ

ÜÕɀÈÔ×ÐÈɯ ÙÌÛÌɯ ËÐɯ ÊÖÓÓÈÉÖÙÈáÐÖÕÐɯ ÕÈáÐÖÕÈÓÐɯ ȹÛÙÈɯ ÊÜÐ fondazione TERA, INFN, IEO, 

fondazione Ospedale San Matteo di Pavia, Politecnico di Milano, Università 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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2.2  -  IL  COMPLES2.ɯɯ$ɯɯ+ɀ +3 ɯɯ3$"-.+.&( ɯɯ#(ɯ"- . 

2.2. IL  COMPLESSO  E  +ɀ +3 ɯ TECNOLOGIA  DI 

CNAO  

Il complesso del CNAO sorge a Pavia, nella zona della città in cui hanno sede varie 

strutture ospedaliere, fra cui il Policlinico San Matteo e la fondazione Mondino, e il polo 

ÚÊÐÌÕÛÐÍÐÊÖɯ ËÌÓÓɀÜÕÐÝÌÙÚÐÛãɯ ËÐɯ /ÈÝÐÈȭɯ "Ðğɯ ×ÌÙÔÌÛÛÌɯ ËÐɯ ÐÕÚÛÈÜÙÈÙÌɯ ÜÕɯ ÙÈ××ÖÙÛÖɯ ËÐɯ

collaborazioni sia dal punto di vista clinico sia dal punto di vista della ricerca.  

 ÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓÓɀÌËÐÍÐÊÐÖȮɯÚÖÕÖɯËÐÚÛÐÕÎÜÐÉÐÓÐɯËÐÝÌÙÚÌɯÈÙÌÌɯÍÜÕáÐÖÕÈÓÐȯɯÓÈɯáÖÕÈɯÈÔÉÜÓÈÛÖÙÐÈÓÌɯ

per le visite specialistiche, il reparto di imaging e medicina nucleare, la sezione dedicata 

ÈÓÓɀÌÙÖÎÈáÐÖÕÌɯ ËÌÓÓÈɯ ÊÜÙÈɯ ÈËÙÖÛÌÙÈ×ÐÊÈɯ ȹÊÏÌɯ ÊÖÔ×ÙÌÕËÌɯ ÓÌɯ ÚÈÓÌɯ ËÐɯ ×ÙÌ×ÈÙÈáÐÖÕÌɯ Ìɯ

immobilizzazione del paziente per il trattamento e le tre sale di trattamento), i 

dipartimenti amministrativi con gli uffici del personale e le aree tecnologiche c on gli 

impianti indispensabili per il funzionamento della struttura.  

(ÓɯÊÜÖÙÌɯËÌÓɯÊÌÕÛÙÖɯöɯÓɀÈÊÊÌÓÌÙÈÛÖÙÌɯËÐɯ×ÈÙÛÐÊÌÓÓÌȯɯÜÕɯÚÐÕÊÙÖÛÙÖÕÌɯËÐɯƖƙɯÔɯËÐɯËÐÈÔÌÛÙÖȮɯÊÏÌɯ

consente di curare i pazienti con protoni accelerati a energie comprese fra 60 e 250 MeV e 

ioni  ÊÈÙÉÖÕÐÖɯÍÙÈɯƕƖƔɯÌɯƘƔƔɯ,Ì5ɤÕÜÊÓÌÖÕÌȭɯ4ÕÈɯÝÖÓÛÈɯÈÊÊÌÓÌÙÈÛÖɯÈÓÓɀÌÕÌÙÎÐÈɯÕÌÊÌÚÚÈÙÐÈȮɯÐÓɯ

fascio viene estratto e trasportato in una delle tre sale di trattamento adiacenti, dove 

viene erogato in maniera controllata sul paziente, il quale è stato precedentemente 

posizionato con precisione millimetrica attraverso tre diversi sistemi di monitoraggio 

ËÌÓÓÈɯ×ÖÚÐáÐÖÕÌȭɯ(ÓɯÍÈÚÊÐÖɯÝÐÌÕÌɯÛÙÈÚ×ÖÙÛÈÛÖɯËÈÓÓɀÈÕÌÓÓÖɯËÌÓɯÚÐÕÊÙÖÛÙÖÕÌɯÈÓÓÌɯÛÙÌɯÚÈÓÌɯËÐɯ

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. 2.1 ς ! ǎƛƴƛǎǘǊŀΥ Ŧƻǘƻ ŘŜƭƭΩƛƴƎǊŜǎǎƻ ŘŜƭ ŎŜƴǘǊƻΦ ! ŘŜǎǘǊŀΥ ƳƻŘŜƭƭƻ ŘŜƭ ŎƻƳǇƭŜǎǎƻ ŘŜƭ 
CNAO.  
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È, inoltre, in fase di progettazione e costruzione una nuova ala del centro, una sala 

sperimentale collocata subito dietro alla sala sincrotrone che sarà provvista di una linea 

ad alta energia analoga a quelle presenti nelle varie sale di trattamento. Essa sarà 

disponibile per condurre esperim enti e progetti di ricerca futuri.  

2.2.1. +ɀ ""$+$1 3.1$ɯ E  LE  LINEE  DI   TRASPORTO  DEL 

FASCIO  

(Óɯ×ÙÖÛÖÛÐ×ÖɯËÌÓÓɀÈÊÊÌÓÌÙÈÛÖÙÌɯËÐɯ"- .ɯËÌÙÐÝÈɯËÈÓɯ×ÙÖÎÌÛÛÖɯÌÜÙÖ×ÌÖɯ/(,,2ɯȹ/ÙÖÛÖÕɯ(ÖÕɯ

Medical Machine Study), uno studio per il disegno e la progettazione di un sincrotrone 

ÈËɯ ÏÖÊɯ ×ÌÙɯ ÓɀÈ××ÓÐÊÈáÐÖÕÌɯ ÐÕɯ ÈÔÉÐÛÖɯ ÔÌËÐÊÈÓÌɯ ÕÌÓÓÈɯ ÊÜÙÈɯ ÊÖÕÛÙÖɯ ÛÜÔÖÙÐȭɯ +Öɯ ÚÛÌÚÚÖɯ

prototipo è stato poi replicato nella costruzione di MedAustron, centro gemello di 

CNAO, realizzato nei pressi di Vienna.  

+ɀ ÓÛÈɯ3ÌÊÕÖÓÖÎÐÈɯËÐɯ"- .ɯöɯÊÖÔ×ÖÚÛÈɯËÈɯÜn insieme di macchine acceleratrici e di linee 

di trasporto dei fasci di particelle. In sequenza, i componenti principali sono:  

- Sorgenti di ioni da accelerare; 

- Linea LEBT (Low-Energy Beam Transport); 

- RFQ (RadioFrequency Quadrupole); 

- LINAC ( LINear ACcelerator); 

- Linea MEBT (Medium-Energy Beam Transport); 

- Anello del sincrotrone;  

- Linea HEBT (High-Energy Beam Transport); 

  

Fig. 2.2 ς {ŎƘŜƳŀ ŘŜƭƭΩƛƴƛŜǘǘƻǊŜ Ŝ ŘŜƭƭΩŀŎŎŜƭŜǊŀǘƻǊŜ ǇǊƛƴŎƛǇŀƭŜ ŘŜƭ ŦŀǎŎƛƻ ǇǊŜǎŜƴǘƛ ŀƭ /b!hΦ  



 

27 

2.2.1  -  +ɀ ""$+$1 3.1$ɯɯ$ɯɯ+$ɯɯ+(-$$ɯɯ#(ɯɯ31 2/.13.ɯɯ#$+ɯ% 2"(. 

Lo schema della catena di accelerazione è rappresentato in figura 2.2. 

(ɯÊÖÔ×ÖÕÌÕÛÐɯÐÕÐáÐÈÓÐȮɯËÈÓÓÌɯÚÖÙÎÌÕÛÐɯÍÐÕÖɯÈÓÓÈɯ,$!3ȮɯÚÖÕÖɯ×ÖÚÛÐɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓÓɀÈÕÌÓÓÖɯËÌÓɯ

sincrotrone, in modo da avere un layout complessivo più compatto.  

Il fascio ha origine da una delle due sorgenti di tipo ECR (Electron Cyclotron Resonances) 

ÐËÌÕÛÐÊÏÌɯ×ÙÌÚÌÕÛÐȭɯ2ÌÔ×ÓÐÊÌÔÌÕÛÌɯÊÈÔÉÐÈÕËÖɯÐÓɯÎÈÚɯ×ÙÌÚÌÕÛÌɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖȮɯÓÌɯÐÔ×ÖÚÛÈáÐÖÕÐɯ

di RF e le alte tensioni, ciascuna delle sorgenti può produrre diversi tipi di ioni, 

permettendo di va riare il tipo di particella accelerata. In caso di malfunzionamento o 

ÈÚÚÌÕáÈɯËÐɯÜÕÈɯÚÖÙÎÌÕÛÌȮɯÓɀÈÓÛÙÈɯ×ÜğɯÚÖ××ÌÙÐÙÌɯÈÓÓÈɯÚÜÈɯÔÈÕÊÈÕáÈɯÚÖÚÛÐÛÜÌÕËÖɯÐÓɯÎÈÚɯÌɯÐÓɯ

tipo di ione prodotto in uscita.  

Quando la sorgente è in funzione, il gas pompato al suo interno viene riscaldato fino a 

raggiungere lo stato di plasma: una volta che questo è 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 H2, si vogliono produrre 

ioni 12C4+ e H3+ 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 

×ÖÙáÐÖÕÌɯ ËÐɯ ÍÈÚÊÐÖɯ ÜÛÐÓÌɯ ×ÌÙɯ ÓɀÈÊÊÌÓÌÙÈáÐÖÕÌɯ ÔÌËÐÈÕÛÌɯ ÜÕɯ ÊÏÖ××ÌÙɯ Ìɯ ÈËÈÛÛÈÙÌɯ

adeguatamente le caratteristiche del fascio in ingresso al RFQ.  

Il quadrupolo a radiofrequenza è collocato su bito prima del LINAC nella catena di 

accelerazione. Esso pre-accelera il fascio da 8 keV/nucleone a 400 keV/nucleone, 

×ÙÌ×ÈÙÈÕËÖÓÖɯ×ÌÙɯÓɀÐÕÎÙÌÚÚÖɯÕÌÓɯ+(- "ȮɯÓɀÈÊÊÌÓÌÙÈÛÖÙÌɯÓÐÕÌÈÙÌɯÈɯÙÈËÐÖÍÙÌØÜÌÕáÈȮɯËÖÝÌɯÓÌɯ

particelle raggiungono energie di 7 MeV/nucleone. Nel LINAC, si ha lo step più 

ÊÖÕÚÐÚÛÌÕÛÌɯ ËÐɯ ÈÊÊÌÓÌÙÈáÐÖÕÌɯ ×ÙÐÔÈɯ ËÌÓÓɀÈÕÌÓÓÖɯ ËÌÓɯ ÚÐÕÊÙÖÛÙÖÕÌȭɯ $ÚÚÖɯ öɯ ÐÕɯ ÎÙÈËÖɯ ËÐɯ

accelerare tutte le particelle in ingresso con rapporto q/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 (C6+ e protoni).  

 ɯØÜÌÚÛÖɯ×ÜÕÛÖȮɯÓÈɯÓÐÕÌÈɯ,$!3ɯÛÙÈÚ×ÖÙÛÈɯÐÓɯÍÈÚÊÐÖɯÍÐÕÖɯÈÓÓɀÐÕÎÙÌÚÚÖɯÐÕɯÚÐÕÊÙÖÛÙÖÕÌȭɯ$ÚÚÈɯÏÈɯ

aÕÊÏÌɯÐÓɯÊÖÔ×ÐÛÖɯËÐɯÊÖÕÛÙÖÓÓÈÙÌɯÓɀÌÔÐÛÛÈÕáÈ2, adattare le funzioni ottiche, ottimizzare la 

ËÐÚ×ÌÙÚÐÖÕÌɯ ËÌÓɯ ÔÖÔÌÕÛÖɯ Ìɯ ÝÈÙÐÈÙÌɯ ÐÕɯ ÔÈÕÐÌÙÈɯ ÊÖÕÛÙÖÓÓÈÛÈɯ ÓɀÐÕÛÌÕÚÐÛãɯ ËÌÓÓÈɯ ÊÖÙÙÌÕÛÌɯ

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, è possibile 

ËÐÔÐÕÜÐÙÌɯÓɀÐÕÛÌÕÚÐÛãɯËÌÓɯÍÈÚÊÐÖɯÈÓɯƕƔǔȮɯƖƔǔɯÖɯƙƔǔɯËÌÓɯÝÈÓÖÙÌɯÕÖÔÐÕÈÓÌɯÐÕÚÌÙÌÕËÖɯËÌÐɯ

degrader, griglie a diversa trasparenza che lasciano passare solo una frazione stabilita di 

particelle. Questo avviene soprattutto quando è necessario somministrare basse dosi al 

bersaglio tumorale. 

Il componente principale della catena è un sincrotrone di 25 m di diametro, un 

acceleratore ad anello in cui le particelle percoÙÙÖÕÖɯ ÜÕɀÖÙÉÐÛÈɯ ÊÏÐÜÚÈɯ ÊÐÙÊÖÓÈÙÌȭɯ +Ìɯ

                                                             
2 /ÌÙɯ×ÈÙÛÐÊÌÓÓÌɯÊÈÙÐÊÏÌɯÊÏÌɯÚÐɯÔÜÖÝÖɯÕÌÓɯÊÈÔ×ÖɯÌÓÌÛÛÙÖÔÈÎÕÌÛÐÊÖɯËÐɯÜÕɯÈÊÊÌÓÌÙÈÛÖÙÌȮɯÓɀÌÔÐÛÛÈÕáÈɯöɯÓÈɯÎÙÈÕËÌááÈɯ

ÔÐÚÜÙÈÛÈɯÕÌÓÓÖɯÚ×ÈáÐÖɯËÌÓÓÌɯÍÈÚÐɯËÈÓÓɀÈÙÌÈɯËÌÓÓɀÌÓÓÐÚÚÌɯÊÏÌɯËÌÚÊÙÐÝÌɯÐÓɯÔÖÛÖɯËÌÓÓÌɯ×ÈÙÛÐÊÌÓÓÌȭɯ$ÚÚÈɯöɯÐÕËÐÊÌɯËÌÓÓÈɯ

dimensione in sezione del fascio 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, 

×ÌÙÊÖÙÙÌÕËÖɯÊÐÊÓÐÊÈÔÌÕÛÌɯÓɀÈÕÌÓÓÖȮɯÝÌÕÎÖÕÖɯÈÊÊÌÓÌÙÈÛÌɯÌËɯÌÚÛÙÈÛÛÌɯËÐÙÌÛÛÈÔÌÕÛÌɯÈÓÓɀÌÕÌÙÎÐÈɯ

desiderata, da un valore minimo di 60 MeV, ne l caso dei protoni, ad un massimo di 400 

,Ì5ɤÕÜÊÓÌÖÕÌȮɯ×ÌÙɯÐÖÕÐɯÊÈÙÉÖÕÐÖȭɯ(ÓɯÊÈÔ×ÖɯÌÓÌÛÛÙÖÔÈÎÕÌÛÐÊÖɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓÓɀÈÊÊÌÓÌÙÈÛÖÙÌɯ

ÝÈÙÐÈɯ×ÌÙÐÖËÐÊÈÔÌÕÛÌɯÐÕɯÚÐÕÊÙÖÕÐÈɯÊÖÕɯÐÓɯÍÈÚÊÐÖɯ×ÌÙɯÔÈÕÛÌÕÌÙÌɯÓÌɯ×ÈÙÛÐÊÌÓÓÌɯÚÜÓÓɀÖÙÉÐÛÈɯ

nominale mentre  acquistano velocità. 

+ÜÕÎÖɯÓɀÈÕÌÓÓÖɯÚÖÕÖɯ×ÙÌÚÌÕÛÐɯËÐÝÌÙÚÐɯÔÈÎÕÌÛÐȯɯƕƚɯËÐ×ÖÓÐɯ×ÌÙɯÓÈɯËÌÍÓÌÚÚÐÖÕÌɯËÌÓɯÍÈÚÊÐÖɯÌɯƖƘɯ

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 

ÚÌáÐÖÕÐɯöɯÊÖÓÓÖÊÈÛÖɯÓɀÐÕÎÙÌÚÚÖɯËÌÓÓÈɯ,$!3ɯ×ÌÙɯÓɀÐÕÐÌáÐÖÕÌɯËÌÓɯÍÈÚÊÐÖȮɯÕÌÓÓɀÈÓÛÙÈɯÚÐɯÛÙÖÝÈÕÖɯÓÈɯ

cavità a radiofrequenza e il sestupolo di risonanza. 

+ɀÐÕÐÌáÐÖÕÌɯ ÕÌÓÓɀÈÕÌÓÓÖɯ ÏÈɯ ÓÜÖÎÖɯ ÊÙÌÈÕËÖɯ ÜÕɯbump, ovvero una distorsione locale 

ÕÌÓÓɀÖÙÉÐÛÈȮɯÊhe avvicina la traiettoria al setto elettrostatico di iniezione. Giro dopo giro, la 

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

ÖÊÊÜ×ÈÙÌɯÓɀÐÕÛÌÙÈɯÚÌáÐÖÕÌɯÛÙÈÚÝÌÙÚÈÓÌɯËÌÓɯÚÐÕÊÙÖÛÙÖÕÌɯȹmulti -turn injection).  

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

ÎÐÙÖȮɯÈÝÝÐÌÕÌɯÓɀÈÊÊÌÓÌÙÈáÐÖÕÌɯËÌÓɯÍÈÚÊÐÖȭ 

Il processo di estrazione è la fase più delicata, perché il fascio da inviare alle sale di 

trattamento deve avere buone caratteristiche di uniformità in distribuzione spaziale e 

ÛÌÔ×ÖÙÈÓÌȭɯ(ÓɯÍÈÚÊÐÖɯÌÚÊÌɯËÈÓÓɀÈÕÌÓÓÖɯËÌÓɯÚÐÕÊÙÖÛÙÖÕÌɯÐÕɯɁ×ÈÊÊÏÌÛÛÐɯËÐÚÊÙÌÛÐɂɯÊÏÐÈÔÈÛÐɯspill, 

della durata di circa 1 s ciascuno. Questo è possibile grazie al meccanismo di estrazione 

lenta: si usa un betatron core per indurre un ulteriore potenziale accelerante che spinge il 

ÍÈÚÊÐÖɯÕÌÓÓɀÈÕÌÓÓÖɯÝÌÙÚÖɯÜÕÈɯÙÌÎÐÖÕÌɯÐÕÚÛÈÉÐÓÌɯËÌÓÓÖɯÚ×ÈáÐÖɯËÌÓÓÌɯÍÈÚÐɯÎÌÕÌÙÈÛÈɯËÈÓɯÚÌÚÛÜ×ÖÓÖɯ

ËÐɯÙÐÚÖÕÈÕáÈȰɯÊÖÚĆɯÍÈÊÌÕËÖɯÓÌɯ×ÈÙÛÐÊÌÓÓÌɯÐÕÐáÐÈÕÖɯÈɯÖÚÊÐÓÓÈÙÌɯÈÛÛÖÙÕÖɯÈÓÓɀÖÙÉÐÛÈɯÕÖÔÐÕÈÓe con 

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 è 

un pacchetto di durata inferiore a ƕɯϟÚȺɯviene 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. 

#Ö×ÖɯÓɀÌÚÛÙÈáÐÖÕÌɯËÌÓɯÍÈÚÊÐÖɯËÈÓÓɀÈÕÌÓÓÖȮɯÌÚÚÖɯÝÐÌÕÌɯÛÙÈÚ×ÖÙÛÈÛÖɯÍÐÕÖɯÈÓÓÌɯÚÈÓÌɯËÐɯÛÙÈÛÛÈÔÌÕÛÖɯ

attraverso la HEBT, la linea ad alta energia. Uno dei componenti principali della HEBT è 

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

ÕÖÕɯöɯÙÐÊÏÐÌÚÛÖɯÓɀÐÙÙÈÎÎÐÈÔÌÕÛÖɯËÌÓɯ×ÈáÐÌÕÛÌɯÐÕɯÚÈÓÈȭɯ(ÕɯÊÖÕËÐáÐÖÕÐɯÕÖÙÔÈÓÐȮɯÐɯÔagneti del 

chopper sono spenti e il fascio incide su un ostacolo (dump) progettato per arrestarlo, 

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

ÌÝÐÛÈÙÌɯÓɀÖÚÛÈÊÖÓÖɯÌɯ×ÙÖÚÌÎÜÐÙÌɯÍÐÕÖɯÈÓÓÌɯÚÈÓÌɯËÐɯÛÙÈÛÛÈÔÌÕÛÖȭɯ+ÈɯÙÐÚ×ÖÚÛÈɯin tempo del 

chopper è inferiore a 200 ϟÚȮɯÐÓɯÊÏÌɯÎÈÙÈÕÛÐÚÊÌɯÓɀÈÊÊÌÕÚÐÖÕÌɯÌɯÓÖɯÚ×ÌÎÕÐÔÌÕÛÖɯÙÈ×ÐËÐɯËÌÓɯ

fascio con la somministrazione di meno del 2.5% della dose pianificata per uno spot4. 

                                                             
4 Come verrà spiegato meglio nel paragrafo successivo, il sistema di distribuzione della dose di CNAO è 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. 2.3 ς ! ǎƛƴƛǎǘǊŀΥ ƳƻŘŜƭƭƻ ŎƻƳǇƭŜǘƻ ŘŜƭƭΩŀŎŎŜƭŜǊŀǘƻǊŜ Ŝ ŘŜƭƭŜ linee di trasporto di 
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 è presente solamente la linea orizzontale, mentre in sala 2 

ÓɀÐÙÙÈÎÎÐÈÔÌÕÛÖɯ×ÜğɯÌÚÚÌÙÌɯÌÍÍÌÛÛÜÈÛÖɯÚÐÈɯÖÙÐááÖÕÛÈlmente sia verticalmente. Per realizzare 

la linea verticale di irraggiamento, sono stati utilizzati quattro magneti a 22.5° per 

ÐÕÕÈÓáÈÙÌɯÐÓɯÍÈÚÊÐÖɯÈɯÊÐÙÊÈɯƚɯÔÌÛÙÐɯËÐɯÈÓÛÌááÈɯÚÖ×ÙÈɯÈÓɯ×ÐÈÕÖɯËɀÈ××ÖÎÎÐÖɯËÌÓɯÚÐÕÊÙÖÛÙÖÕÌɯÌȮɯ

infine, un grosso magnete a 90° per ricurvare 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: 

ØÜÈÕËÖɯÐÓɯÔÈÎÕÌÛÌɯÝÐÌÕÌɯÈÊÊÌÚÖȮɯÐÓɯÍÈÚÊÐÖɯÝÐÌÕÌɯËÌÝÐÈÛÖɯÝÌÙÚÖɯÓɀÈÓÛÖɯÓÜÕÎÖɯÓÈɯÓÐÕÌÈɯÝÌÙÛÐÊÈÓÌɯ

che arriva in sala 2. Se, invece, esso rimane spento, il fascio prosegue orizzontalmente 

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, incanalando si nella linea 

orizzontale di sala 2. 

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

chiamato beam stopper , un blocco in tungsteno che ha il compito di arrestare il fascio nel 

caso in cui esso rimanga acceso anche se non richiesto. Normalmente, tutti i beam stopper 

ÚÖÕÖɯÊÖÔ×ÓÌÛÈÔÌÕÛÌɯÐÕÚÌÙÐÛÐȮɯÐÕɯÔÖËÖɯËÈɯÖÊÊÜ×ÈÙÌɯÓɀÐÕÛÌÙÈɯÚÌáÐÖÕÌɯÛÙÈÚÝÌÙÚÈÓÌɯËÌÓÓÈɯ

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 può 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. 

NelÓɀÐÕÛÌÙÈɯÊÈÛÌÕÈɯËÐɯÈÊÊÌÓÌÙÈáÐÖÕÌɯÌɯÛÙÈÚ×ÖÙÛÖȮɯÐÕɯÊÜÐɯÚÊÖÙÙÌɯÐÓɯÍÈÚÊÐÖȮɯöɯ×ÙÈÛÐÊÈÛÖɯÐÓɯÝÜÖÛÖȮɯ

ÐÕɯÔÖËÖɯËÈɯÔÐÕÐÔÐááÈÙÌɯÓÈɯ×ÌÙËÐÛÈɯËÐɯ×ÈÙÛÐÊÌÓÓÌɯÈɯÊÈÜÚÈɯËÌÓÓɀÐÕÛÌÙÈáÐÖÕÌɯÊÖÕɯÓÌɯÔÖÓÌÊÖÓÌɯ

di aria. 

 
Si ricorda che al CNAO si accelerano protoni con energie comprese fra 60 MeV e 250 MeV 

e un numero massimo di particelle/spill pari a 10 10 (~2 nA), mentre ioni carbonio con 

energie fra 120 e 400 MeV/nucleone e 4 Ͻ 108 particelle/spill (~0.4 nA). Le energie di 
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ÌÚÛÙÈáÐÖÕÌɯËÌÓÓÌɯ×ÈÙÛÐÊÌÓÓÌɯÚÖÕÖɯÚÛÈÛÌɯ×ÌÕÚÈÛÌɯ×ÌÙɯÓɀapplicazione clinica del trattamento di 

tumori: il fascio può coprire un range 5 fino a 27 cm in acqua (che ben approssima e 

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

raggiungere anche i tumori localizzati in prof ondità. 

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

tabella 2.1. 

Tab. 2.1 ς Principali parametri medici e fisici nominali del fascio.   [4] 
 

Specie di particelle accelerabili da progetto p, He2+, Li3+, Be4+, B5+, C6+, O8+ 

Specie di particelle accelerate p, C6+ 

Energie di accelerazione 
60-250 MeV per protoni 

120-400 MeV/u per ioni carbonio  

Range del fascio da 3 g/cm2 a 27 g/cm2 

Step energetico 0.02 MeV 

Step di modulazione del picco di Bragg 0.1 g/cm2 

Aggiustamento del range 0.1 g/cm2 

Accuratezza della 

modulazione/aggiustamento  
ȀɯǷɯƔȭƔƖƙɯÎɤÊÔ2 

Rateo di dose medio 
2 Gy/min (per volumi di trattamento di 

1000 cm3) 

Precisione di somministrazione di dose ȀɯǷɯƖȭƙɯǔ 

Altezza asse fascio (dal pavimento) 120 cm 

Dimensione fascioa 
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 fascioa  ȀɯǷɯƔȭƖɯÔÔ 

Step di posizione del fascioa 0.1 mm 

Accuratezza posizione fascioa  ȀɯǷɯƔȭƔƙɯÔÔ 

Dimensione di campo a 

da 5 mm a 34 mm (diametro per 

trattamenti oculari)  

da 2x2 cm2 a 20x20 cm2 (per fasci H e V 

fissati) 

Accuratezza posizione campoa ȀɯǷɯƔȭƙɯÔÔ 

Step dimensione di campoa 1 mm 

Accuratezza dimensione di campoa ȀɯǷɯƔȭƙɯÔÔ 

Omogeneità di campob (ortogonale) Rt ȀɯƕƔƙǔ 

Omogeneità di campob (longitudinale) R l Ȁɯƕƕƕǔ 

Penombra6 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) > 3 m 

Coincidenza assi H e V ȀɯǷɯƔȭƖɯÔÔ 

Numero massimo di particelle per spill al 1010 protoni  

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

ÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÐɯØÜÌÚÛÖȭ 
6 +Èɯ×ÌÕÖÔÉÙÈɯöɯËÌÍÐÕÐÛÈɯÊÖÔÌɯÓÈɯáÖÕÈɯȹÓÈÛÌÙÈÓÌɯÖɯËÐÚÛÈÓÌȺɯÐÕɯÊÜÐɯÓÈɯËÖÚÌɯ×ÈÚÚÈɯËÈÓÓɀƜƔǔɯÈÓɯƖƔǔɯËÌÓɯÚÜÖɯÝÈÓÖÙÌɯ

massimo. 
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paziente 4 x 108 ioni carbonio  

Numero minimo di particelle per spill  
108 protoni  

4 x 106 ioni carbonio  

Numero nominale di spill e tempo di 

trattamento  
60 spill in 2-3 minuti  

 

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

 

Fig. 2.4 ς Foto della sala sincrotrone. 

2.2.2. SISTEMA   DI  DISTRIBUZIONE   DEL  FASCIO   E  DELLA 

DOSE 

(ɯ ÛÜÔÖÙÐɯ ÛÙÈÛÛÈÛÐɯ ÊÖÕɯ ÓɀÈËÙÖÛÌÙÈ×ia possono raggiungere dimensioni notevoli, con 

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

accelerato ha, invece, dimensioni molto inferiori, tipicamente una sezione di qualche mm 

di diametro ( pencil beam). Una volta estratto e trasportato il fascio fino alla sala di 

trattamento richiesta, è dunque necessario avere un sistema che lo vada ad adattare e 

ËÐÚÛÙÐÉÜÐÙÌɯÖ××ÖÙÛÜÕÈÔÌÕÛÌɯ×ÌÙɯÛÙÈÛÛÈÙÌɯÓɀÐÕÛÌÙÖɯÝÖÓÜÔÌɯËÌÓɯÉÌÙÚÈÎÓÐÖȭ 

Al CNAO, è presente un sistema attivo di distribuzione del fascio: la parte finale di 

ciascun ramo della HEBT è 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 l ungo tutta la sezione trasversale del volume tumorale. I due 

ÔÈÎÕÌÛÐɯÚÖÕÖɯÙÜÖÛÈÛÐɯËÐɯƝƔȘɯÓɀÜÕÖɯÙÐÚ×ÌÛÛÖɯÈÓÓɀÈÓÛÙÖȮɯÐÕɯÔÖËÖɯËÈɯÊÖÕÛÙÖÓÓÈÙÌɯÚÌ×ÈÙÈÛÈÔÌÕÛÌɯ

la scansione lungo la direzione x e quella lungo y. 

Per quanto riguarda la distribuzione in profondità, lo SOBP si ottiene direttamente 

ÝÈÙÐÈÕËÖɯÓɀÌÕÌÙÎÐÈɯËÐɯÌÚÛÙÈáÐÖÕÌɯËÌÓÓÌɯ×ÈÙÛÐÊÌÓÓÌɯËÈÓÓɀÈÕÌÓÓÖȮɯÐÕɯÔÖËÖɯÊÏÌɯÌÚÚÌɯÈÉÉÐÈÕÖɯ
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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 ( slice) 

isoenergetiche e, feÛÛÈɯ×ÌÙɯÍÌÛÛÈȮɯÐÓɯ×ÌÕÊÐÓɯÉÌÈÔɯɁ×ÌÕÕÌÓÓÈɂɯÓɀÈÙÌÈɯÐÕÛÌÙÌÚÚÈÛÈɯÈÛÛÙÈÝÌÙÚÖɯÐɯ

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 rappresentato in figura 2.5. La velocità minima a cui p uò 

essere mosso il fascio è pari a 20 m/s. 

(ÓɯÛÙÈÛÛÈÔÌÕÛÖɯÐÕÐáÐÈɯËÈÓÓÈɯÍÌÛÛÈɯ×ÙÖÚÚÐÔÈÓÌɯËÌÓɯÛÜÔÖÙÌȮɯÊÐÖöɯØÜÌÓÓÈɯÊÏÌɯÙÐÊÏÐÌËÌɯÓɀÌÕÌÙÎÐÈɯ

minore per essere raggiunta, e procede avanzando fino alla fetta distale, aumentando 

ÔÈÕÖɯÈɯÔÈÕÖɯÓɀÌÕÌÙÎÐÈɯËÌÓÓÌɯ×ÈÙÛÐÊÌÓÓÌɯÌÚÛÙÈÛÛÌɯËÈÓÓɀÈÊÊÌÓÌÙÈÛÖÙÌȭ 

Si ha un irraggiamento del bersaglio per spot (spot scanning), 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. 

 

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

+ɀÜÛÐÓÐááÖɯËÐɯÜÕɯÚÐÚÛÌÔÈɯÈÛÛÐÝÖɯöɯÌÚÛÙÌÔÈÔÌÕÛÌɯÝÈÕÛÈÎÎÐÖÚÖȮɯ×ÖÐÊÏõɯ×ÌÙÔÌÛÛÌɯËÐɯÕÖÕɯÈÝÌÙÌɯ

la perdita di qualità del fascio che si avrebbe con un sistema di distribuzione passivo7, 

                                                             
7 I 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 

ÔÌËÐÈÕÛÌɯËÐÝÌÙÚÐɯËÐÚ×ÖÚÐÛÐÝÐɯÍÐÚÐÊÐɯÐÕÛÌÙ×ÖÚÛÐɯÓÜÕÎÖɯÓÈɯËÐÙÌáÐÖÕÌɯËÐɯÐÙÙÈÎÎÐÈÔÌÕÛÖȭɯ+ɀÈÓÓÈÙÎÈÔÌÕÛÖɯÕÌÓɯ×ÐÈÕÖɯ

trasversale x-y avviene tramite uno scatteratore piramidale, mentre il profilo di SOBP in profondità si ottiene 

facendo passare il fascio attraverso un range-modulator in alluminio. Infine, si utilizzano rispettivamente 

collimatori e boli personalizzati per conformare trasversalmente e in profondità la dose al volume da trattare.  
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possedendo al contempo una notevole precisione e libertà di scansione grazie ai magneti. 

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

ÚÌÕáÈɯÓɀÜÛÐÓÐááÖɯËÐɯÚÐÚÛÌÔÐɯÚ×ÌÊÐÍÐÊÐɯ×ÌÙÚÖÕÈÓÐááÈÛÐȮɯÊÖÔÌɯÊÖÓlimatori e boli, indispensabili 

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 System (DDS, sistema di distribuzione della dose), collocato nella 

parte finale (nozzle) di ogni ramo della HEBT. Il DDS è 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 

stÙÐ×Ȯɯ×ÖÚÐáÐÖÕÈÛÌɯÖÙÛÖÎÖÕÈÓÔÌÕÛÌɯÓɀÜÕÈɯÙÐÚ×ÌÛÛÖɯÈÓÓɀÈÓÛÙÈȮɯÌɯÜÕÈɯÊÈÔÌÙÈɯÈɯÐÖÕÐááÈáÐÖÕÌɯÈɯ

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.  

 

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

 

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

È direttamente il sistema di rivelatori del  DDS a pilotare i magneti di scansione, 

guidando così 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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ÌÕÌÙÎÌÛÐÊÈɯÚÖÕÖɯÚÛÈÛÐɯÊÖÔ×ÓÌÛÈÛÐȮɯÓɀÌÕÌÙÎÐÈɯËÐɯÌÚÛÙÈáÐÖÕÌɯËÌÓɯÍÈÚÊÐÖɯÝÐÌÕÌɯÈÜÔÌÕÛÈÛÈɯÌɯÚÐɯ

passa ad irraggiare la fetta successiva (che è quella a energia subito superiore), fino al 

ÛÙÈÛÛÈÔÌÕÛÖɯËÌÓÓɀÐÕÛÌÙÖɯÝÖÓÜÔÌɯpianificato.  

Il fascio è 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 è 

chiamato isocentro di sala. Esso è un punto fisso nello spazio. Tutte le impostazioni della 

ÓÐÕÌÈɯËÐɯÌÚÛÙÈáÐÖÕÌȮɯËÌÐɯÔÈÎÕÌÛÐɯÌɯÓɀÖÛÛÐÊÈɯÊÖÔ×ÓÌÚÚÐÝÈɯËÌÓɯÍÈÚÊÐÖɯÚÖÕÖɯÚÛÈÛÌɯÊÈÓÐÉÙÈÛÌɯ×ÌÙɯ

ognuna delle varie energie affinché il fascio ÈÉÉÐÈɯÈÓÓɀÐÚÖÊÌÕÛÙÖɯËÌÛÌÙÔÐÕÈÛÌɯÚ×ÌÊÐÍÐÊÏÌɯËÐɯ

posizione, uniformità e dimensione (FWHM) , che è 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 

ÓɀÐÚÖÊÌÕÛÙÖɯËÐɯÚÈÓÈɯÕÌÓɯ×ÜÕÛÖɯËÌÚÐËÌÙÈÛÖɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯÝÖÓÜÔÌɯÉÌÙÚÈÎÓÐÖɯËÈɯÐÙÙÈÎÎÐÈÙÌȭ 

2ÐɯÙÌÕËÌɯÛÈÓÝÖÓÛÈɯÕÌÊÌÚÚÈÙÐÖɯÓɀÜÛÐÓÐááÖɯËÐɯËÜÌɯËÐÚ×ÖÚÐÛÐÝÐɯ×ÈÚÚÐÝÐɯÐÕɯÈÎÎÐÜÕÛÈɯÈÓɯÓÈàÖÜÛɯËÌÓÓÈɯ

parte finale della linea HEBT visto finora: il ripple filter e il range shifter. Entrambi servono 

×ÌÙɯ ÓÈɯ ÔÖËÜÓÈáÐÖÕÌɯ ËÌÓɯ ÙÈÕÎÌɯ ËÌÓÓÌɯ ×ÈÙÛÐÊÌÓÓÌɯ ËÌÓɯ ÍÈÚÊÐÖɯ ÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯ ËÌÓɯ ÛÌÚÚÜÛÖɯ ËÌÓɯ

bersaglio, ma hanno scopi diversi. 

Il ripple filter ÚÐɯÜÚÈɯ×ÌÙɯÖÔÖÎÌÕÌÐááÈÙÌɯÓɀÈÕËÈÔÌÕÛÖɯËÌÓɯ×ÐÊÊÖɯ!ÙÈÎÎɯÈÓÓÈÙÎÈÛÖɯÓÜÕÎÖɯÓÈɯ

direzione di penetraz ione del fascio. Dal momento che il picco Bragg puro ha una FWHM 

piccola, soprattutto a basse energie (<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 

ÛÌÔ×ÐɯËÐɯÛÙÈÛÛÈÔÌÕÛÖȭɯ#ɀÈÓÛÙÖɯÊÈÕÛÖȮɯÚÌɯÎÓÐɯÚÛÌ×ɯÌÕÌÙÎÌÛÐÊÐɯÚÖÕÖɯtroppo larghi, i picchi 

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

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

ËÌ×ÖÚÐÛÈÛÈȭɯ"ÖÕɯÓɀÜÛÐÓÐááÖɯËÐɯÛÈÓÌɯÍÐÓÛÙÖɯöɯ×ÖÚÚÐÉÐÓÌɯÈÝÌÙÌɯÜÕɯÕÜÔÌÙÖɯÊÖÕÛÌÕÜÛÖɯËÐɯÚÛÌ×ɯ

ÌÕÌÙÎÌÛÐÊÐɯÙÐÊÏÐÌÚÛÐɯÌȮɯËÐɯÊÖÕÚÌÎÜÌÕáÈȮɯÜÕɀÈÓÛÈɯÍÓÜÌÕáÈɯËÐɯ×ÈÙÛÐÊÌÓle per ogni fetta e tempi di 

trattamento complessivamente brevi. Per questi motivi, viene sfruttato frequentemente 

nel corso dei trattamenti. 

 

Fig. 2.8 ς A sinistra: SOBP per un fascio di protoni a 70 MeV senza ripple filter. A 
destra: modello di ripple filter. 
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Il secondo elemento passivo che può essere aggiunto è il range shifterȭɯ+ɀÌÕÌÙÎÐÈɯÔÐÕÐÔÈɯÈɯ

ÊÜÐɯÚÐɯ×ÖÚÚÖÕÖɯÌÚÛÙÈÙÙÌɯÓÌɯ×ÈÙÛÐÊÌÓÓÌɯËÈÓÓɀÈÕÌÓÓÖɯÊÖÙÙÐÚ×ÖÕËÌɯÈËɯÜÕɯÙÈÕÎÌɯÔÐÕÐÔÖɯÐÕɯ

profondità pari a circa 3 cm in acqua e non sarebbe possibile raggiungere tumori collocati 

×ÐķɯÚÜ×ÌÙÍÐÊÐÈÓÔÌÕÛÌɯÚÌÕáÈɯÓɀÐÕÚÌÙÐÔÌÕÛÖɯËÐɯÜÕÖɯÖɯ×ÐķɯÙÈÕÎÌɯshifter. Essi consistono in 

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 percorÚÖɯÕÌÓɯ×ÈáÐÌÕÛÌɯËÐÔÐÕÜÐÙãɯÈÓÓɀÈÜÔÌÕÛÈÙÌɯËÌÓÓÖɯ

spessore del range shifter inserito, permettendo il trattamento anche dei tumori più 

superficiali. È possibile combinare più spessori aggiuntivi diversi per raggiungere la 

profondità 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  

/ÌÙɯÚÍÙÜÛÛÈÙÌɯÈ××ÐÌÕÖɯÓɀÌÓÌÝÈÛÈɯ×ÙÌÊÐÚÐÖÕÌɯÊÏÌɯÚÐɯ×ÜğɯÖÛÛÌÕÌÙÌɯÊÖÕɯÓɀÜÛÐÓÐááÖɯËÐ adroni 

carichi nella terapia è necessario garantire un posizionamento altrettanto preciso del 

paziente in sala di trattamento. 

(Óɯ×ÖÚÐáÐÖÕÈÔÌÕÛÖɯËÌÓɯ×ÈáÐÌÕÛÌɯÈÓÓɀÐÕÐáÐÖɯËÌÓÓÈɯÚÌËÜÛÈɯÌɯÐÓɯÚÜÖɯÔÖÕÐÛÖÙÈÎÎÐÖɯÕÌÓɯÊÖÙÚÖɯ

ËÌÓÓɀÌÙÖÎÈáÐÖÕÌɯ ËÌÓɯÍÈÚÊÐÖɯ ÚÖÕÖɯ ÜÕɯÈÚ×ÌÛÛo critico in adroterapia, dal momento che 

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

ÓɀÌÓÌÝÈÛÈɯÚÌÕÚÐÉÐÓÐÛãɯËÌÐɯÍÈÚÊÐɯËÐɯÐÖÕÐɯÌɯ×ÙÖÛÖÕÐɯÈɯËÐÚÈÓÓÐÕÌÈÔÌÕÛÐɯËÌÓɯÝÖÓÜÔÌɯÉÌÙÚÈÎÓÐÖȭɯ-ÌÐɯ

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 Aided Positioning System in Hadrontherapy), 

per il posiz ionamento in sala di trattamento.  

(Óɯ×ÙÐÔÖɯÚÛÌ×ɯöɯÓɀÐÔÔÖÉÐÓÐááÈáÐÖÕÌɯËÌÓɯ×ÈáÐÌÕÛÌȮɯÐÕɯÔÖËÖɯËÈɯÔÈÕÛÌÕÌÙÓÖɯÐÓɯ×ÐķɯÍÌÙÔÖɯ

×ÖÚÚÐÉÐÓÌɯ ËÜÙÈÕÛÌɯ ÓɀÌÙÖÎÈáÐÖÕÌɯ ËÌÓɯ ÍÈÚÊÐÖȭɯ  ÓÓɀÐÕÐáÐÖɯ ËÌÓÓÈɯ ÚÌËÜÛÈȮɯ ÐÓɯ ×ÈáÐÌÕÛÌɯ ÝÐÌÕÌɯ

posizionato e fissato su un plate trasportabile in f ibra di carbonio che si aggancia al 

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

ÌɯƗɯÛÙÈÚÓÈáÐÖÕÈÓÐȺɯÖȮɯÐÕɯÊÈÚÖɯËÐɯÛÜÔÖÙÐɯÖÊÜÓÈÙÐȮɯÜÕɀÈ××ÖÚÐÛÈɯÚÌËÐÈȮɯ×ÌÙɯÔÈÕÛÌÕÌÙÌɯÐÓɯÉÜÚÛÖɯÐÕɯ

posizione eretta. Il paziente è 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 riproducibilità del trattamento seduta 

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

La fase di immobilizzazione può essere svolta in sale dedicate e, una volta fissato 

correttamente il paziente al plate di carbonio, egli può essere condotto in sala di 

trattamento per iniziare la seduta di terapia, così da ottimizzare i tempi e incrementare il 

numero di pazienti curati.  

 ÎÎÈÕÊÐÈÛÖɯÐÓɯ×ÓÈÛÌɯÈÓɯÚÜ××ÖÙÛÖɯËÌÓÓÈɯÚÈÓÈȮɯÚÐɯÖÙÐÌÕÛÈɯØÜÌÚÛɀÜÓÛÐÔÖɯÙÐÚ×ÌÛÛÖɯÈÓÓÈɯËÐÙÌáÐÖÕÌɯËÐɯ

irraggiamento del fascio secondo quanto predisposto nel piano di trattamento. 

 ÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÐɯÖÎÕÜÕÈɯËÌÓÓÌɯÛÙÌɯÚÈÓÌɯËÐɯÛÙÈÛÛÈÔÌÕÛÖɯÚÐɯÏÈɯÐÓɯÚÐÚÛÌÔÈɯ" /'ȮɯÊÏÌɯÈÛÛÙÈÝÌÙÚÖɯ

ÓɀÐÕÛÌÎÙÈáÐÖÕÌɯËÐɯÛÙÈÊÒÐÕÎɯÖÛÛÐÊÖɯÌɯÚÐÚÛÌÔÐɯËÐɯÐÔÈÎÐÕÎɯÐÕ-room, permette il raggiungimento 

della precisione di posizionamento ric hiesta. 

Il CAPH è composto da tre dispositivi diversi ( figure 2.10 e 2.11): 

- il PPS (robotic pantographic patient positioning system), che utilizza un braccio 

meccanico controllato numericamente per guidare i movimenti del supporto a 6 

gradi di libertà; è u n 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 in-room imaging system), un sistema di imaging basato sulla 

stereoscopia a raggi X; quattro bracci robotici, due con i tubi a raggi X e due con i 

relativi flat panel 8 , 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. 

.ÎÕÜÕÈɯ ËÐɯ ÌÚÚÌɯ ÝÐÌÕÌɯÊÖÕÍÙÖÕÛÈÛÈɯÊÖÕɯ ÓɀÐÔÔÈÎÐÕÌɯ#11ɯ ȹDigitally Reconstructed 

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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ËÈÓÓɀÌÚÈÔÌɯ"3ɯȹComputed Tomography) su cui è 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 più le tre traslazioni) e lo applica al supporto del paziente, 

riposizionandolo. Questo controllo viene effettuato per tutti i campi del trattamento, 

ÚÜÉÐÛÖɯ×ÙÐÔÈɯËÐɯÐÕÐáÐÈÙÌɯÓɀÌÙÖÎÈáÐÖÕÌɯËÌÓɯÍÈÚÊÐÖȮɯÊÈÓÈÕËÖɯÌɯÙÐÛÐÙÈÕËÖɯÖÎÕÐɯÝÖÓÛÈɯÐɯÉÙÈÊÊÐɯ

robotici.  

(ÕɯÚÈÓÈɯƖȮɯËÖÝÌɯÓÈɯ×ÙÌÚÌÕáÈɯËÌÓÓÈɯÓÐÕÌÈɯÝÌÙÛÐÊÈÓÌɯÏÈɯÐÔ×ÌËÐÛÖɯÓɀÐÕÚÛÈÓÓÈáione del PVS 

nel soffitto, è stato brevettato e realizzato, in collaborazione con il Politecnico di 

Milano, un sistema ad arco rotante con funzione analoga. I due layout sono illustrati 

in figura 2.11. 

- Óɀ.32ɯ ȹinfra-red optical tracking system), 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 è composto da tre telecamere montate sopra al 

nozzle e permette la localizzazione 3D dei marker sferici collocati sulla maschera del 

paziente con accuratezza sub-ÔÐÓÓÐÔÌÛÙÐÊÈȭɯ+ɀ.32ɯÝÐÌÕÌɯÜÛÐÓÐááÈÛÖɯÈÕÊÏÌɯËÜÙÈÕÛÌɯÐÓɯ

ÛÙÈÛÛÈÔÌÕÛÖɯ ×ÌÙɯ ÊÖÔ×ÌÕÚÈÙÌɯ ÐÓɯ ÔÖÝÐÔÌÕÛÖɯ ËÌÎÓÐɯ ÖÙÎÈÕÐɯ ËÖÝÜÛÖɯ ÈÓÓɀÈÛÛÐÝÐÛãɯ

respiratoria.  

"ÖÔÉÐÕÈÕËÖɯÐÕÚÐÌÔÌɯÓɀÜÛÐÓÐááÖɯËÌÓɯÚÐÚÛÌÔÈɯËÐɯÐÔÔÖÉÐÓÐááÈáÐÖÕÌɯÌɯËel CAPH, il corretto 

×ÖÚÐáÐÖÕÈÔÌÕÛÖɯËÌÓɯ×ÈáÐÌÕÛÌɯÝÐÌÕÌɯÙÈÎÎÐÜÕÛÖɯÌɯÔÈÕÛÌÕÜÛÖɯÛÈÓÌɯËÜÙÈÕÛÌɯÓɀÐÕÛÌÙÈɯÚÌÚÚÐÖÕÌɯ

ËÐɯ ÛÙÈÛÛÈÔÌÕÛÖȮɯ ÊÖÕɯ ÓÈɯ ×ÖÚÚÐÉÐÓÐÛãɯ ËÐɯ ÙÌ×ÓÐÊÈÙÌɯ ÈÊÊÜÙÈÛÈÔÌÕÛÌɯ ÓɀÈÚÚÌÛÛÖɯ ÕÌÓÓÌɯ ÚÌËÜÛÌɯ

successive e garantire una terapia efficace. 

      

Fig. 2.10 ς 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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Fig. 2.11 ς A sinistra: Sistema PVS per il posizionamento del paziente in sala 1 e sala 
оΦ bŜƭƭŀ ǇŀǊǘŜ ŀƭǘŀ ŘŜƭƭΩƛƳƳŀƎƛƴŜΣ ǎƻƴƻ Ǿƛǎƛōƛƭƛ ŀƴŎƘŜ ƭŜ ǘŜƭŜŎŀƳŜǊŜ ŘŜƭ ǎƛǎǘŜƳŀ h¢{Φ ! 
destra: sistema ad arco con funzione analoga utilizzato in sala 2. In alto a sinistra, è 
visibile il nozzle della linea verticale. 

2.3. IL   PERCORSO  CLINICO  - TERAPEUTICO  AL   

CNAO  

Per accedere al trattamento adroterapico, viene eseguita una valutazione iniziale del caso 

clinico tramite dati ed esami diagnostici già effettuati precedentemente, necessaria per 

determinare se il paziente può essere ritenuto candidabile o no per tale tipo di terapia. Si 

selezionano solamente i pazienti con caratteristiche idonee: in caso di responso positivo, 

ÓɀÐÛÌÙɯÐÕÐáÐÈɯÊÖÕɯÜÕÈɯ×ÙÐÔÈɯÝÐÚÐÛÈɯËÈɯ×ÈÙÛÌɯËÌÓɯ×ÌÙÚÖÕÈÓÌɯÔÌËÐÊÖɯËÐɯ"- .ɯÌɯÓÈɯÍÈÚÌɯ

preliminare di valutazione de l trattamento più adatto al quadro clinico del caso in analisi.  

La sede del tumore è localizzata in prima battuta in modo approssimato dal medico 

radioterapista per identificare il distretto corporeo (testa, testa -ÊÖÓÓÖȮɯ×ÌÓÝÐȮȱȺɯÚÜɯÊÜÐɯÚÐɯ

concentrerà la terapia. A questo punto, si posiziona il paziente sul plate in carbonio e 

ÝÐÌÕÌɯÙÌÈÓÐááÈÛÖɯÐÓɯËÐÚ×ÖÚÐÛÐÝÖɯÈËɯ×ÌÙÚÖÕÈÔɯ×ÌÙɯÓɀÐÔÔÖÉÐÓÐááÈáÐÖÕÌȯɯÚÐɯ×ÈÙÛÌɯËÈɯÜÕÖɯ

spessore di materiale termoplastico rigido di qualche centimetro che viene scaldato in un 

ÉÈÎÕÖɯ ËɀÈcqua a 70°C, rendendolo malleabile, in modo da plasmarlo e sagomarlo 

ËÐÙÌÛÛÈÔÌÕÛÌɯÚÜÓÓÈɯ×ÌÓÓÌɯËÌÓÓÈɯ×ÌÙÚÖÕÈȮɯÙÐÊÈÓÊÈÕËÖÕÌɯÓɀÈÕÈÛÖÔÐÈȭɯ(ÓɯÔÈÛÌÙÐÈÓÌɯÛÌÙÔÖ×ÓÈÚÛÐÊÖɯ

si raffredda nel giro di pochi minuti, indurendosi e creando così una maschera rigida 

appositamente modellata per il paziente. 

-ÌÓÓÈɯÍÈÚÌɯ×ÙÌ×ÈÙÈÛÖÙÐÈɯÈÓɯÛÙÈÛÛÈÔÌÕÛÖȮɯÓɀÐÛÌÙɯ×ÙÖÊÌËÌɯcon una serie di esami diagnostici, in 

base alle esigenze del caso clinico. Al CNAO è presente un reparto di imaging dotato di 

diversi macchinari per la diagnostica:  

- CT (Computed tomography), da 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 

ÔÖÓÓÐȮȱȺɯËÌÓÓÈɯ×ÖÙáÐÖÕÌɯÚÊÈÕÚÐÖÕÈÛÈȭ 
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- PET/CT, dove si combina la tecnica CT con la tecnica PET (Positron Emission 

TomographyȺȭɯ 0ÜÌÚÛɀÜÓÛÐÔÈɯ ×ÌÙÔÌÛÛÌɯ ËÐɯ ÚÛÜËÐÈÙÌɯ ÓÌɯ ÐÕÍÖÙÔÈáÐÖÕÐɯ Ìɯ ÓÌɯ

modificazioni funzion ali del corpo umano lungo la scala temporale, come ad 

esempio le zone a maggiore attività proliferativa, che possono identificare una 

neoplasia in evoluzione, e si utilizza per integrare e migliorare le immagini 

anatomiche della CT. È eseguita mediante iniezione di un radiofarmaco nel 

corpo. 

- RMN (R isonanza Magnetica NucleareȺȮɯÛÌÊÕÐÊÈɯËÐÈÎÕÖÚÛÐÊÈɯÉÈÚÈÛÈɯÚÜÓÓɀÜÛÐÓÐááÖɯËÐɯÜÕɯ

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 densità.  

Il paziente effettua uno o, se necessario, più di uno degli esami sopra descritti: la CT 

viene sempre eseguita, poiché è la tecnica che delinea con precisione migliore la struttura 

anatomica interna del paziente; a discrezione del medico, essa può essere integrata con 

PET o RMN, in base alle informazioni aggiuntive che si vogliono ottenere. Tutte le 

immagini diagnostiche sono acquisite mentre il paziente è 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 contouring o scontornamento) gli organi critici (come midollo spinale, tronco 

ÊÌÙÌÉÙÈÓÌȮɯÖÙÎÈÕÐɯÚÌÕÚÐÉÐÓÐɯËÌÓÓÌɯÝÐÌɯÜËÐÛÐÝÌɯÌɯÝÐÚÐÝÌȮȱȺȮɯÐÔ×ÖÕÌÕËÖɯÚÜɯËÐɯÌÚÚÐɯÜÕɯÓÐÔÐÛÌɯ

adeguato di dose complessiva (constraint di dose), che non deve essere superato durante 

ÐÓɯÛÙÈÛÛÈÔÌÕÛÖɯ×ÌÙɯÕÖÕɯÙÐÚÊÏÐÈÙÌɯËÐɯÐÕËÜÙÙÌɯÛÖÚÚÐÊÐÛãɯÕÌÓÓɀÖÙÎÈÕÖȭɯ$ÚÐÚÛÖÕÖɯËÜÌɯÛÐ×ÖÓÖÎÐÌɯ

diverse di organi: quelli che mostrano un comportamento seriale, in cui il superamento 

ËÌÓɯÊÖÕÚÛÙÈÐÕÛɯÈÕÊÏÌɯÐÕɯÜÕɯÜÕÐÊÖɯ×ÜÕÛÖɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓÓɀÖÙÎÈÕÖɯÕÌ provoca la tossicità con 

una certa probabilità, e quelli dal comportamento parallelo, in cui la tossicità è indotta con 

ÜÕɯÊÌÙÛÖɯÝÈÓÖÙÌɯËÐɯ×ÙÖÉÈÉÐÓÐÛãɯÚÖÓÈÔÌÕÛÌɯÚÌɯ×ÐķɯËÐɯÜÕÈɯËÌÛÌÙÔÐÕÈÛÈɯÍÙÈáÐÖÕÌɯËÌÓÓɀÖÙÎÈÕÖɯ

riceve una dose superiore al limite fissato dal constraint. Ogni organo ha probabilità e 

soglie di tossicità 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 Histogram, gli 

istogrammi dose-ÝÖÓÜÔÌȺɯÊÜÔÜÓÈÛÐÝÐȮɯÊÖÔÌɯÓɀÌÚÌÔ×ÐÖɯÐÓÓÜÚÛÙÈÛÖɯin figura 2.12. In ascissa 

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 ς A sinistra: esempi di DVH di alcuni organi. A destra: curve isodose 
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 skinȺȮɯÊÏÌɯÓÖɯÚÌ×ÈÙÈɯËÈÓÓɀÈÙÐÈɯÊÐÙÊÖÚÛÈÕÛÌȮɯÌɯÐɯÝÈÙÐɯ

volum i usati per definizione in radioterapia. Il volume bersaglio della radioterapia non 

coincide con quello reale del tumore, ma considera necessariamente una zona più estesa, 

in cui possono trovarsi cellule cancerose non visibili ad occhio nudo e che tenga conto di 

un margine di sicurezza9 per la ripetibilità del trattamento. Tale margine deve essere il 

più 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): è la regione grossolanamente visibile della neoplasia; 

- CTV (clinical target volume): volume di tessuto che contiene il GTV e/o patologie 

ÔÈÓÐÎÕÌɯÚÜÉÊÓÐÕÐÊÏÌɯÔÐÊÙÖÚÊÖ×ÐÊÏÌɯÊÏÌɯËÌÝÖÕÖɯÌÚÚÌÙÌɯÌÓÐÔÐÕÈÛÌȰɯöɯÜÕɀÌÚÛÌÕÚÐÖÕÌɯ

clinica del GTV; 

- PTV (planning target volume): è un concetto geometrico definito per selezionare le 

dimensioni del fascio, considerando tutte le possibili variazioni geometriche e 

ÍÈÛÛÖÙÐɯËɀÐÕÊÌÙÛÌááÈɯÈÓɯÍÐÕÌɯËÐɯÈÚÚÐÊÜÙÈÙÌɯÊÏÌɯÓÈɯËÖÚÌɯ×ÙÌÚÊÙÐÛÛÈɯÚÐÈɯÌÍÍÌÛÛÐÝÈÔÌÕÛÌɯ

assorbita nel CTV; 

- volume trattato ( treated volume): volume racchiuso da una superficie isodose 

contenente il PTV, selezionato dal medico radioterapista come appropriato per 

soddisfare lo scopo del trattamento; 

- volume irradiato ( irradiated volume): volume di tessuto che riceve una dose 

significativa in relazione alla dose di tolleranza 10 del tessuto sano.  [1]  

I 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 È 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 può assorbire senza che si manifestino sintomi nocivi.  
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separati, per avere ÜÕɀÈÊÊÜÙÈÛÌááÈɯÌɯÜÕɯÊÖÕÛÙÖÓÓÖɯÔÈÎÎÐÖÙÐɯÕÌÓÓÈɯËÌÍÐÕÐáÐÖÕÌɯËÌÓÓÈɯËÖÚÌɯ

impartita ai vari tessuti.  

 

Fig. 2.13 ς 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 

ÔÌËÐÊÐɯÚÜÓÓÈɯ"3ɯËÌÓɯ×ÈáÐÌÕÛÌȮɯÍÌÛÛÈɯ×ÌÙɯÍÌÛÛÈȭɯ/ÌÙɯÖÎÕÜÕÖɯËÐɯÌÚÚÐȮɯÓɀÐÕÚÐÌÔÌɯËÐɯÛÜÛÛÐɯÐɯ

contorni tracciati nelle varie fette è identificato come la struttura che definisce 

ØÜÌÓÓɀÖÙÎÈÕÖɯÖɯÛÈÙÎÌÛȭɯ+ÌɯÚÛÙÜÛÛÜÙÌɯ×ÖÚÚÖÕÖɯÌÚÚÌÙÌɯÚÍÙÜÛÛÈÛÌɯ×ÌÙɯÙÐÊÖÚÛÙuire in 3D i volumi 

contornati.  

4ÕÈɯÝÖÓÛÈɯÛÌÙÔÐÕÈÛÈɯÓɀÖ×ÌÙÈáÐÖÕÌɯËÐɯÊÖÕÛÖÜÙÐÕÎȮɯÔÌËÐÈÕÛÌɯÜÕɯÚÖÍÛÞÈÙÌɯ3/2ɯȹTreatment 

Planning System) si può procedere alla costruzione del piano di terapia vero e proprio. Il 

fisico medico imposta i campi di irraggiamento es ÌÎÜÌÕËÖɯÜÕɀÖÛÛÐÔÐááÈáÐÖÕÌɯÚÜÓÓÈɯÉÈÚÌɯ

dei constraint dei vari organi e delle dosi richieste per le regioni del target ed elabora un 

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

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

di sedute (circa una trentina per protoni e la metà 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 

ÙÐÚÊÏÐÖȮȱɯɯ5ÐÌÕÌɯØÜÐɯËÌÍÐÕÐÛÖɯÈÕÊÏÌɯÓɀisocentro del piano di trattamento, ovvero il punto di 

riferim ÌÕÛÖɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯ×ÈáÐÌÕÛÌɯÙÐÚ×ÌÛÛÖɯÈÓɯØÜÈÓÌɯÚÖÕÖɯÍÖÙÕÐÛÌɯÓÌɯÊÖÖÙËÐÕÈÛÌɯËÌÎÓÐɯÚ×ÖÛɯ

ËÈɯÐÙÙÈÎÎÐÈÙÌȭɯ2ÖÓÐÛÈÔÌÕÛÌɯÓɀÐÚÖÊÌÕÛÙÖɯËÌÓɯ×ÐÈÕÖɯöɯÓÖɯÚÛÌÚÚÖɯ×ÌÙɯÛÜÛÛÐɯÐɯÊÈÔ×Ðɯ×ÐÈÕÐÍÐÊÈÛÐȮɯ

ÊÈÔÉÐÈɯÚÖÓÈÔÌÕÛÌɯÓÈɯËÐÙÌáÐÖÕÌɯÌɯÓɀÈÕÎÖÓÖɯËÐɯÐÕÎÙÌÚÚÖɯËÌÓɯÍÈÚÊÐÖɯÕÌÓɯÊÖÙ×ÖɯËÌÓɯpaziente. 

Quando il piano di trattamento è stato completato, deve essere visionato e approvato dal 

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

#Ö×ÖɯÐÓɯÊÖÔ×ÓÌÛÈÔÌÕÛÖɯÌɯÓɀÈ××ÙÖÝÈáÐÖÕÌɯËÈɯ×ÈÙÛÌɯËÌÓɯÔÌËÐÊÖȮɯÚÐɯÌÚÌÎÜÌɯÜÕɯcontrollo di 

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 

×ÙÖÎÙÈÔÔÈÛÐȮɯÈÓɯÍÐÕÌɯËÐɯÝÌÙÐÍÐÊÈÙÌɯÊÏÌɯÛÜÛÛÐɯÐɯ×ÈÙÈÔÌÛÙÐȮɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÐɯÜÕɯÊerto intervallo di 
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tolleranza, siano conformi a quanto previsto dal piano. Se il QA di ogni campo dà un 

responso positivo, il paziente può iniziare il ciclo di terapia.  

 ÓÓɀÐÕÐáÐÖɯËÐɯÖÎÕÐɯÚÌËÜÛÈȮɯÐÓɯ×ÈáÐÌÕÛÌɯÝÐÌÕÌɯ×ÖÚÐáÐÖÕÈÛÖɯÌɯÍÐÚÚÈÛÖɯÚÜÓɯ×ÓÈÛÌɯËÐɯÊÈÙÉÖÕÐo con 

ÓÈɯÚÜÈɯÔÈÚÊÏÌÙÈɯ×ÌÙÚÖÕÈÓÐááÈÛÈȮɯÊÌÙÊÈÕËÖɯËÐɯÙÐ×ÙÖËÜÙÙÌɯÖÎÕÐɯÝÖÓÛÈɯÓɀÈÚÚÌÛÛÖɯÖÙÐÎÐÕÈÓÌɯËÌÓÓÈɯ

CT iniziale su cui è 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 

×ÈÙÈÎÙÈÍÖɯ×ÙÌÊÌËÌÕÛÌȭɯOɯÕÌÊÌÚÚÈÙÐÖɯÚÖÝÙÈ××ÖÙÙÌɯÈÓɯÔÌÎÓÐÖɯÓɀÐÚÖÊÌÕÛÙÖɯ×ÐÈÕÐÍÐÊÈÛÖɯËÈÓɯ3/2ɯ

ÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯÝÖÓÜÔÌɯÉÌÙÚÈÎÓÐÖɯÊÖÕɯÓɀÐÚÖÊÌÕÛÙÖɯËÐɯÚÈÓÈɯȹÍÐÚÚÖɯÕÌllo spazio), spostando il 

×ÈáÐÌÕÛÌɯÍÐÕÖɯÈɯÍÈÙɯÊÖÐÕÊÐËÌÙÌɯÐɯËÜÌɯ×ÜÕÛÐȮɯÈÍÍÐÕÊÏõɯÓɀÐÙÙÈÎÎÐÈÔÌÕÛÖɯÙÌÈÓÔÌÕÛÌɯÌÍÍÌÛÛÜÈÛÖɯ

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 è pronto, dalla sala controllo 

ËÌÓÓɀÈÊÊÌÓÌÙÈÛÖÙÌɯÓɀÖ×ÌÙÈÛÖÙÌɯÙÐÊÏÐÌËÌɯÍÈÚÊÐÖɯÚÌÓÌáÐÖÕÈÕËÖɯÓÈɯÚÈÓÈɯËÐɯÛÙÈÛÛÈÔÌÕÛÖɯËÌÚÐËÌÙÈÛÈɯ

ÌȮɯÈ××ÌÕÈɯØÜÌÚÛÖɯöɯËÐÚ×ÖÕÐÉÐÓÌȮɯÐÕÐáÐÈɯÓɀÌÙÖÎÈáÐÖÕÌɯËÌÓɯ×ÙÐÔÖɯÊÈÔ×Öȭɯ+ɀÐÙÙÈÎÎÐÈÔÌÕÛÖɯ

dura non più di q 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 CNAO si tratta con protoni tutti i giorni dal lunedì al venerdì e con ioni carbonio dal 

lunedì al giovedì. Le sedute generalmente sono effettuate in giorni consecutivi o al 

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

regolare). 

#ÈÓɯÔÖÔÌÕÛÖɯÊÏÌɯÍÙÈɯÓÈɯ×ÙÐÔÈɯÌɯÓɀÜÓÛÐÔÈɯÚÌËÜÛÈɯËÌÓɯÔÌËÌÚÐÔÖɯÊÐÊÓÖɯËÐɯÛÙÈÛÛÈÔÌÕÛÖɯ

trascorre mediamente un mese o più di distanza, ai fini del trattamento adroterapico è 

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 è efficace e mostra i 

ÚÜÖÐɯ ÉÌÕÌÍÐÊÐɯ ÎÐãɯ ÐÕɯ ÛÌÔ×Ðɯ ÉÙÌÝÐɯ Öɯ ÓɀÜÓÛÌÙÐÖÙÌɯ ÌÚ×ÈÕÚÐÖÕÌɯ ÐÕɯ ×ÙÌÚÌÕáÈɯ ÕÌÖ×ÓÈÚÐÌɯ

particolarmente aggressive, il piano di trattamento inizialmente ideato potrebbe non 

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

ÝÈÙÐɯÖÙÎÈÕÐȭɯ ɯÛÈÓÌɯÚÊÖ×ÖȮɯÊÐɯÚÐɯÈÊÊÌÙÛÈɯÊÏÌɯÓɀÈÕÈÛÖÔÐÈɯÐÕÛÌÙÕÈɯËÌÓɯ×ÈáÐÌÕÛÌɯÕÖÕɯÝÈÙÐɯÐÕɯ

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

rivalutazione, eseguita mediamente ogni 2/3 settimane, a meno di situazioni più urgenti in 

ÊÜÐɯÔÖËÐÍÐÊÈáÐÖÕÐɯËÌÓÓɀÈÕÈÛÖÔÐÈɯÚÐɯÙÌÕËÖÕÖɯÝÐÚÐÉÐÓÐɯÎÐãɯÈËɯÖÊÊÏÐÖɯÕÜËÖȭ 

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 un ricalcolo del 

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

ÛÜÛÛÐɯÐɯ×ÈÙÈÔÌÛÙÐɯÙÐÊÈËÖÕÖɯÈÕÊÖÙÈɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÎÓÐɯÐÕÛÌÙÝÈÓÓÐɯËÐɯÛÖÓÓÌÙÈÕáÈ11, la terapia 

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

ÚÖÔÔÐÕÐÚÛÙÈÛÈɯöɯÊÖÔ×ÙÌÚÖɯÍÙÈɯÐÓɯƝƙǔɯÌɯÐÓɯƕƔƛǔɯËÐɯØÜÌÓÓÖɯËÌÚÐËÌÙÈÛÖȭɯ/ÌÙɯÎÓÐɯÖÙÎÈÕÐȮɯÐÕÝÌÊÌȮɯÓɀÐÕÛÌÙÝÈÓÓÖɯËÐɯ

tolleranza è 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 già 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 può riprendere, sempre mantenendo periodicamente monitorato il 

paziente con CT di controllo.  

 ÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯ ËÌÓÓÖɯ ÚÛÌÚÚÖɯ ÊÐÊÓÖɯ ËÐɯ ÙÈËÐÖÛÌÙÈ×ÐÈȮɯ ÛÈÓÝÖÓÛÈɯ ÐÓɯ ÔÌËÐÊÖɯ ÙÈËÐÖÛÌÙÈ×ÐÚÛÈɯ ×Üğɯ

prescrivere un sovradosaggio al GTV o ad alcune zone circostanti, soprattutto quando si 

è 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 è insediata la neoplasia, 

che potrebbero altrimenti portare a mancare il controllo locale o a successive ricadute. Il 

boost può 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 

ÛÜÔÖÙÌȭɯ2×ÌÚÚÖɯÚÐɯÌÍÍÌÛÛÜÈÕÖɯÉÖÖÚÛɯÊÖÕɯÈËÙÖÕÐɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÐɯÜÕÈɯÊÜÙÈɯËÐɯÙÈËÐÖÛÌÙÈ×ÐÈɯ

convenzionale a raggi X. 

Con il termine boost si sottintende, generalmente, un numero di sedute aggiuntive 

piccolo ri spetto a quello del piano principale (es: 5 e 30 rispettivamente). Se il numero di 

sedute delle due parti diventa comparabile, esse si indicano semplicemente come primo 

tempo e secondo tempo del 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.  

"ÐɯÚÖÕÖɯÚÐÛÜÈáÐÖÕÐɯÐÕɯÊÜÐɯÐÓɯÝÈÕÛÈÎÎÐÖɯÊÓÐÕÐÊÖɯËÌÓÓɀÈËÙÖÛÌÙÈ×ÐÈɯÙÐÚ×ÌÛÛÖɯÈÓÓÈɯÙÈËÐÖÛÌÙÈ×ÐÈɯ

convenzionale è già stato dimostrato, portando a scegliere la prima come approccio 

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

seguiti 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 più 

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  ×ÌÙɯÝÈÓÜÛÈÙÌɯÐÓɯÔÌÛÖËÖɯÛÌÙÈ×ÌÜÛÐÊÖɯ×ÐķɯÈËÈÛÛÖɯÌɯÓɀÌÝÖÓÜáÐÖÕÌɯ

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 

ÓÖÊÈÓÌɯ ËÌÓÓÈɯ ËÖÚÌɯ ÚÖÔÔÐÕÐÚÛÙÈÛÈɯ ÈÓɯ ×ÈáÐÌÕÛÌɯ ËÜÙÈÕÛÌɯ ÓɀÌÙÖÎÈáÐÖÕÌɯ ËÌÓÓÈɯ ÛÌÙÈ×ÐÈɯ Ìɯ ÓÌɯ

possibili soluzioni in grado di migliorare il controllo della distribuzione di dose . In 

particolar modo, ci si soffermerà su una tecnica innovativa, in fase di sviluppo al CNAO e 

ÖÎÎÌÛÛÖɯËÐɯÚÛÜËÐÖɯËÌÓɯ×ÙÌÚÌÕÛÌɯÓÈÝÖÙÖȯɯÓɀ'Ì-Check. 

3.1 INCERTEZZE NEL POSIZIONAMENTO DEL 

PAZIENTE E NELLA LOCALIZZAZIONE DEL 

TARGET  

Nei capitoli precedenti, sono stÈÛÐɯ×ÙÌÚÌÕÛÈÛÐɯÐɯ×ÙÐÕÊÐ×ÈÓÐɯÝÈÕÛÈÎÎÐɯËÌÓÓɀÈËÙÖÛÌÙÈ×ÐÈɯÙÐÚ×ÌÛÛÖɯ

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

termini di elevata precisione balistica) nella definizione del volume da irraggiare e i 

diversi valor ÐɯËÐɯ1!$ɯÓÜÕÎÖɯÐÓɯ×ÌÙÊÖÙÚÖɯËÐɯÙÈÓÓÌÕÛÈÔÌÕÛÖɯËÌÎÓÐɯÐÖÕÐɯÊÈÙÐÊÏÐɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓÓÈɯ

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 

ËÌÓÓÈɯ ÛÌÙÈ×ÐÈȮɯ öɯ ÕÌÊÌÚÚÈÙÐÖɯ ÚÖÛÛÖÓÐÕÌÈÙÌɯ ÕÜÖÝÈÔÌÕÛÌɯ ÓɀÐÔ×ÖÙÛÈÕáÈɯ ËÌÓɯ ÊÖÙÙÌÛÛÖɯ

×ÖÚÐáÐÖÕÈÔÌÕÛÖɯÌɯÓÖÊÈÓÐááÈáÐÖÕÌɯËÌÓɯÉÌÙÚÈÎÓÐÖɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯ×ÈáÐÌÕÛÌȭɯ(ÓɯÝÈÕÛÈÎÎÐÖɯËÐɯ

possedere una terapia tanto precisa nella distruzione del tumore potrebbe essere 

vanifica to 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 prossimità 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 

ÍÙÈáÐÖÕÐɯËÌÓÓÈɯÛÌÙÈ×ÐÈȮɯÙÐÚ×ÌÛÛÖɯÈÓÓɀÈÚÚÌÛÛÖɯËÐɯÙÐÍÌÙÐÔÌÕÛÖɯÈÊØÜÐÚÐÛÖɯËÜÙÈÕÛÌɯÓÈɯ×ÙÐÔÈɯ"3ȮɯÚÜɯ

cui è stato costruito il piano. Il contenimento e la risoluzione di ta le tipo di problema 

ÙÐÊÏÐÌËÖÕÖɯÓɀÐÔ×ÓÌÔÌÕÛÈáÐÖÕÌɯËÐɯÚ×ÌÊÐÍÐÊÐɯÚÐÚÛÌÔÐɯËÐɯ×ÖÚÐáÐÖÕÈÔÌÕÛÖɯÌɯÔÖÕÐÛÖÙÈÎÎÐÖɯËÌÓɯ

paziente, molto più avanzati rispetto a quelli usati durante la radioterapia convenzionale 

a raggi X. Al CNAO, si utilizzano il sistema di immobilizz azione fisica tramite maschera 

in plastica rigida, per limitare il più possibile i movimenti volontari del paziente, e il 

sistema CAPH, per la gestione di movimenti involontari (quali ciclo respiratorio, 

ÔÖÝÐÔÌÕÛÖɯËɀÖÙÎÈÕÐȮɯȱȺɯÌɯËÐɯÝÈÙÐÈáÐÖÕÐɯÈÕÈÛÖÔÐÊÏÌɯÊÖntenute (del volume del target o 

associate a variazioni di peso del paziente), come già descritto nel paragrafo 2.2.3. 

Oltre alle incertezze soggettive legate allo spostamento del paziente, esistono poi anche 

altri tipi di incertezze che generano errori ne lla somministrazione di dose al volume 

bersaglio, come le incertezze fisiche derivanti dalla strumentazione utilizzata per 

ÊÖÕÛÙÖÓÓÈÙÌɯÐÓɯÍÈÚÊÐÖɯÌɯØÜÌÓÓÈɯ×ÌÙɯÔÐÚÜÙÈÙÌɯÓɀÈÕÈÛÖÔÐÈɯÐÕÛÌÙÕÈɯËÌÓɯ×ÈáÐÌÕÛÌɯÕÌÓÓÈɯÍÈÚÌɯ

preparatoria al trattamento.  

Le principali fon ti che possono portare a somministrare dosi sbagliate ai vari tessuti sono 

le seguenti: 

- /ÐÈÕÐÍÐÊÈáÐÖÕÌɯÚÜÓÓÌɯÐÔÔÈÎÐÕÐɯ"3ȯɯÐÓɯ×ÙÐÕÊÐ×ÐÖɯÉÈÚÌɯËÌÓÓɀÌÚÈÔÌɯ"3ɯÚÐɯÍÖÕËÈɯÚÜÓÓÈɯ

rivelazione di fotoni emessi da un tubo a raggi X dopo che questi hanno 

attraversato ÓɀÐÕÛÌÙÖɯÚ×ÌÚÚÖÙÌɯËÌÓɯ×ÈáÐÌÕÛÌȰɯÓÌɯÊÈÙÈÛÛÌÙÐÚÛÐÊÏÌɯËÌÐɯÍÖÛÖÕÐɯÔÐÚÜÙÈÛÐɯÈɯ

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 coefficiente di attenuazione con 

un valore di range degli ioni, in modo da poter pianificare il punto di completo 

ÙÈÓÓÌÕÛÈÔÌÕÛÖɯËÌÓÓÌɯ×ÈÙÛÐÊÌÓÓÌɯÊÖÕɯÙÌÓÈÛÐÝÈɯËÌ×ÖÚÐáÐÖÕÌɯËÐɯËÖÚÌɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÐɯ

tessuti. La curva di calibrazione non ha, però, un andamento lin eare (vedi 

paragrafo 4.2.5), dal momento che la fisica di interazione fra radiazione e materia 

è 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 

ÊÏÌɯ ÛÌÕÎÈɯ ÊÖÕÛÖɯ ËÌÓÓɀÌÛÌÙÖÎÌÕÌÐÛãɯ ËÌÐɯ ÛÌÚÚÜÛÐɯ ËÌÓɯ ÉÌÙÚÈÎÓÐÖɯ ÈÛÛÙÈÝÌÙÚÈÛÐɯ Ìɯ ËÐɯ

conseguenza dei diversi range delle particelle nel paziente; la FWHM (che indica 

la dimensione nel piano trasversale) del fascio vaÙÐÈɯÈÓɯÝÈÙÐÈÙÌɯËÌÓÓɀÌÕÌÙÎÐÈɯËÐɯ

ÌÚÛÙÈáÐÖÕÌɯËÈÓÓɀÈÕÌÓÓÖȮɯËÈɯÊÐÙÊÈɯƖƕɯÔÔɯÈɯƚƖɯ,Ì5ɯÍÐÕÖɯÈɯƚɯÔÔɯÈɯƖƖƝɯ,Ì5ɯ×ÌÙɯÐɯ

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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porzioni differenti di questo possono attraversare tessuti a densità diversa, 

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

ÚÜÈɯÚÌáÐÖÕÌɯÛÙÈÚÝÌÙÚÈÓÌɯöɯÉÌÕɯÈ××ÙÖÚÚÐÔÈÛÈɯËÈɯÜÕɀÈÙÌÈɯÊÐÙÊÖÓÈÙÌɯȹËÐɯÊÜÐɯÚÐɯÔÐÚÜÙÈɯ

il diame tro 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, è piuttosto complessa e 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 

ÓɀÌÚÈÔÌɯ "3Ȱɯ ÓÌɯ ÝÈÙÐÌɯ ÙÌÎÐÖÕÐɯ ÝÌÕÎÖno identificate da essi interpretando le 

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

ÈÛÛÌÕÜÈáÐÖÕÌȭɯ/ÙÐÔÈɯËÌÓÓɀÈ××ÙÖÝÈáÐÖÕÌɯËÌÓɯ×ÐÈÕÖȮɯÖÎÕÜÕÈɯËÌÓÓÌɯÚÛÙÜÛÛÜÙÌɯÝÐÌÕÌɯ

esaminata dal medico, ma ovviamente nel processo di contouring è insita una 

componente intrinseca di arbitrarietà che può essere fonte di incertezza. Per 

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

ÐÕÛÌÎÙÈÛÌɯ ÊÖÕɯ ÓɀÌÚÈÔÌɯ /$3Ȯɯ ÊÏÌɯ ×ÌÙÔÌÛÛÌɯ ËÐɯ ÝÐÚÜÈÓÐááÈÙÌɯ ÓÌɯ ÔÖËÐÍÐÊÈáÐÖÕÐɯ

funziona li nel tempo, o la RMN, con cui si possono distinguere con buona 

definizione le diverse densità 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 

ÐÕÛÌÕÚÐÛãȮɯÐËÌÕÛÐÍÐÊÈáÐÖÕÌɯÕÖÕɯ×ÙÌÊÐÚÈɯËÌÓÓÈɯ×ÖÚÐáÐÖÕÌɯËÌÓÓɀÐÚÖÊÌÕÛÙÖɯËÐɯÚÈÓÈȮȱ 

- ,ÖÝÐÔÌÕÛÖɯ ËɀÖÙÎÈÕÐȯɯ ÐÓɯ ÍÜÕáÐÖÕÈÔÌÕÛÖɯ ËÐɯ ÖÙÎÈÕÐɯ ÊÖÕÛÙÖÓÓÈÛÐɯ ËÈɯ ÔÜÚÊÖÓÐɯ

involontari (come cuore, apparato respiratorio e apparato digerente) genera 

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

ËÐɯÕÌÖ×ÓÈÚÐÌɯÓÖÊÈÓÐááÈÛÌɯÐÕɯáÖÕÌɯÊÏÌɯÚÜÉÐÚÊÖÕÖɯÓɀÐÕÍÓÜÌÕáÈɯËÐɯÛÈÓÐɯÚ×ÖÚÛÈÔÌÕÛÐȮɯöɯ

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 ch iamato Anzai belt. In combinazione a tale tecnica, la 

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

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

(painting) una dose ridotta rispetto al norm ale; 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 più contenuti rispetto a 

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

respiratorio, poiché essi non possiedono un andamento ciclico e non sono ben 

ÝÐÚÐÉÐÓÐɯËÈÓÓɀÌÚÛÌÙÕÖɯÊÖÕɯÓɀ Anzai belt. Si utilizza, dunque, esclusivamente la tecnica 

del multipainting. 

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

×ÈáÐÌÕÛÌɯÈÓÓɀÐÕÐáÐÖɯËÐɯÖÎÕÐɯÚÌËÜÛÈȮɯÊÖÕɯÓÖɯÚÊÖ×ÖɯËÐɯÙÌ×ÓÐÊÈÙÌɯÓɀÈÚÚÌÛÛÖɯËÌÓÓÈɯ"3ɯ
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iniziale; nonostante i sistemi utilizzati siano molto precisi, il riposizionamento ad 

ogni fraz ione non può mai essere perfettamente identico a quello iniziale. Inoltre, 

sotto la maschera minimi movimenti volontari del paziente nel corso della seduta 

sono possibili.  

.×ÌÙÈÛÐÝÈÔÌÕÛÌȮɯÐÕɯÚÈÓÈɯËÐɯÛÙÈÛÛÈÔÌÕÛÖɯÚÐɯÝÌÙÐÍÐÊÈɯÓɀÈÓÓÐÕÌÈÔÌÕÛÖɯËÌÓÓÈɯ×ÖÚÐáÐÖÕÌɯ

sulla base delle strutture ossee della regione corporea su cui si concentra la 

terapia. Se, però, si hanno modificazioni anatomiche consistenti e la maschera 

non si adatta più 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 è 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 è molto attiva in questo 

ÈÔÉÐÛÖɯ×ÌÙɯÓɀÐÔ×ÓÌÔÌÕÛÈáÐÖÕÌɯËÐɯÛÌÊÕÐÊÏÌɯÐÕÕÖÝÈÛÐÝÌɯÊÏÌɯ×ÌÙÔÌÛÛÈÕÖɯËÐɯÙÈÎÎÐÜÕÎÌÙÌɯ

ÜÕɀÈÊÊÜÙÈÛÌááÈɯ ÚÌÔ×ÙÌɯ ÔÐÎÓÐÖÙÌɯ ÕÌÓÓÈɯ ÝÌÙÐÍÐÊÈɯdel posizionamento, della corretta 

localizzazione del bersaglio in sala di trattamento e della ripetibilità nelle varie sedute.  

3.2 TECNICHE  INNOVATIVE   PER  LA  VERIFICA 

DELLA   DISTRIBUZIONE  DI  DOSE  AL   PAZIENTE  

Nonostante i vari sistemi ideati ad hoc e mÌÚÚÐɯÐÕɯÊÈÔ×ÖɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÐɯÝÈÙÐɯÊÌÕÛÙÐɯÊÏÌɯ

trattano con adroni, la verifica della corretta distribuzione di dose somministrata al 

×ÈáÐÌÕÛÌɯËÜÙÈÕÛÌɯÓɀÌÙÖÎÈáÐÖÕÌɯÙÐÔÈÕÌɯÈÕÊÖÙÈɯÜÕÖɯËÌÐɯ×ÜÕÛÐɯÊÙÜÊÐÈÓÐɯËÐɯÐÕÛÌÙÌÚÚÌɯ×ÌÙɯÓÈɯ

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

tecnologie sempre più potenti e sofisticate, si è 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 è ancora possibile monitorare in modo diretto i 

ÛÌÚÚÜÛÐɯÈÛÛÙÈÝÌÙÚÈÛÐɯÌɯÐÓɯ×ÜÕÛÖɯËÐɯÊÖÔ×ÓÌÛÖɯÙÈÓÓÌÕÛÈÔÌÕÛÖɯËÌÓÓÌɯ×ÈÙÛÐÊÌÓÓÌɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯ

paziente in fase di erogazione del 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 già descritto nel paragrafo 2.2.3. Il 

//2ɯÌɯÐÓɯ/52ɯ×ÌÙÔÌÛÛÖÕÖɯÙÐÚ×ÌÛÛÐÝÈÔÌÕÛÌɯÓɀÈÓÓÐÕÌÈÔÌÕÛÖɯËel paziente e la sua verifica, che 

viene effettuata sulla base delle strutture anatomiche interne grazie alle immagini 

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

ÓɀÐÙÙÈÎÎÐÈÔÌÕÛÖȮɯ ×ÌÙɯ ÊÐÈÚÊÜÕÖɯ ËÌÐɯ ÊÈÔ×Ðɯ ×ÐÈÕÐÍÐÊÈÛÐȭɯ +ɀ.32Ȯ invece, permette il 

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 

ÙÌÈÓÌɯÓɀÈÕÈÛÖÔÐÈɯÐÕÛÌÙÕÈɯÌɯÓÈɯÛÙÈÊÊÐÈɯËÌÓɯ×ÈÚÚÈÎÎÐÖɯËÌÓɯÍÈÚÊÐÖɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÐɯÛÌÚÚÜÛÐɯËÜÙÈÕÛÌɯ

ÓɀÌÙÖÎÈáÐÖÕÌɯËÌÓÓÈɯÛÌÙÈ×ÐÈȭ 

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

ÛÌÔ×ÖɯÙÌÈÓÌɯÓÈɯËÌ×ÖÚÐáÐÖÕÌɯÚ×ÈáÐÈÓÌɯËÐɯËÖÚÌɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÐɯÛÌÚÚÜÛÐɯÜÔÈÕÐɯ×ÌÙɯÝÌÙÐÍÐÊÈÙÌɯ
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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 In-Beam Dosimetry in hadrontherapy) è un progetto ad 

Ö×ÌÙÈɯËÌÓÓɀ(ÚÛÐÛÜÛÖɯ-ÈáÐÖÕÈÓÌɯËÐɯ%ÐÚÐÊÈɯ-ÜÊÓÌÈÙÌɯȹ(-%-ȺȮɯÐÕɯÊÖÓÓÈÉÖÙÈáÐÖÕÌɯÊÖÕɯÐÓɯ"- .ɯËÐɯ

/ÈÝÐÈȮɯÊÏÌɯÚÐɯÖÊÊÜ×ÈɯËÐɯÚÝÐÓÜ××ÈÙÌɯÜÕɯÚÐÚÛÌÔÈɯÈÛÛÐÝÖɯËÐɯÔÖÕÐÛÖÙÈÎÎÐÖɯ×ÌÙɯÓɀÈËÙÖÛÌÙÈ×ÐÈɯÐÕɯ

ÎÙÈËÖɯËÐɯËÈÙÌɯÙÐÚ×ÖÚÛÈɯËÜÙÈÕÛÌɯÓɀÌÙÖÎÈáÐÖÕÌɯËÌÓɯÛÙÈÛÛÈÔÌÕto stesso (tecnica in-beam). 

(-2(#$ɯÚÐɯÍÖÕËÈɯÚÜÓÓɀÐËÌÈɯËÐɯÝÌÙÐÍÐÊÈÙÌɯÚÐÔÜÓÛÈÕÌÈÔÌÕÛÌɯÓÈɯËÐÚÛÙÐÉÜáÐÖÕÌɯÚ×ÈáÐÈÓÌɯËÐɯËÖÚÌɯ

ÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯ×ÈáÐÌÕÛÌ rivelando le particelle secondarie cariche e non, riemesse dai 

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

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

direzione opposta a seguito di decadimenti ɼ+ ËÐɯÌÔÌÛÛÐÛÖÙÐɯÎÌÕÌÙÈÛÐɯËÈÓÓɀÐÕÛÌÙÈáÐÖÕÌɯÊÖÕɯÐÓɯ

fascio, e da un dose profiler, per la rivelazione di ɾ 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, è stato dimostrato 

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

emessi in uscita. 

 

Fig. 3.1 ς 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 geometria del nozzle della linea di trasporto del fascio, 

sono state create due teste planari di dimensione 10 x 20 cm2 poste in opposizione sopra e 

ÚÖÛÛÖɯ ÐÓɯ ÓÌÛÛÐÕÖɯ×ÖÙÛÈ×ÈáÐÌÕÛÌȮɯÊÖÕɯ ÓÖɯ ÚÝÈÕÛÈÎÎÐÖɯ ËÐɯ ÜÕɀÈÊÊÌÛÛÈÕáÈɯ ÈÕÎÖÓÈÙÌɯ ÐÕÍÌÙÐÖÙÌɯ

rispetto al classico layout ad ÈÕÌÓÓÖȭɯ +ȿÖÉÉÐÌÛÛÐÝÖɯ ËÌÓÓÌɯ ËÜÌɯ ÛÌÚÛÌɯ /$3ɯ öɯ ØÜÌÓÓÖɯ ËÐɯ

ÙÐÊÖÚÛÙÜÐÙÌɯÓÈɯËÐÚÛÙÐÉÜáÐÖÕÌɯÚ×ÈáÐÈÓÌɯËÌÓÓɀÈÛÛÐÝÐÛãɯɼ+ ËÜÙÈÕÛÌɯÓɀÌÙÖÎÈáÐÖÕÌɯËÌÓɯÍÈÚÊÐÖɯÌɯÍÙÈɯ

ËÜÌɯ Ú×ÐÓÓɯÊÖÕÚÌÊÜÛÐÝÐȭɯ #ÜÙÈÕÛÌɯ ÓɀÐÙÙÈÎÎÐÈÔÌÕÛÖɯ ËÌÓɯ×ÈáÐÌÕÛÌȮɯ ÐÕÍÈÛÛÐȮɯ ÚÐɯ ÍÖÙÔÈÕÖɯ ÝÈÙÐɯ

radioisotopi che decadono ɼ+, come 11C, 10C, 15O, 13N, che possono essere rivelati grazie al 

sistema PET implementato. 

I problemi principali di cui bisogna tenere conto sono, in primis, la breve emivita degli 

emettitori formati e il loro wash-out biologico12, che richiedono tempi rapidi di misura per 

ÈÝÌÙÌɯÈÍÍÐËÈÉÐÓÐÛãɯËÌÓÓÌɯÐÕÍÖÙÔÈáÐÖÕÐɯÖÛÛÌÕÜÛÌȮɯÌȮɯÐÕɯÚÌÊÖÕËÖɯÓÜÖÎÖȮɯÓɀÖÉÉÓÐÎÖɯËÐɯ×ÖÚÚÌËÌÙÌɯ

rivelatori con sensibilità 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 è in 

funzione, si ha una spettro di secondari emessi estremamente complesso, che genera un 

rateo elevato di coincidenze casuali, rendendo ancora più problematica la distinzione del 

segnale corretto. 

Il secondo strumento utilizzato è il dose profiler, il cui scopo è quello di rivelare 

direttamente i secondari carichi e i raggi ɾ pronti di diseccitazione emergenti dalla 

superficie del paziente. È possibile, infatti, localizzare la posizione del picco Bragg dato 

ËÈÐɯ×ÙÐÔÈÙÐɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯ×ÈáÐÌÕÛÌɯÐÕɯÉÈÚÌɯÈÓÓɀÌÕÌÙÎÐÈɯÌɯÈÓɯ×ÜÕÛÖɯËÐɯÌÔÐÚÚÐÖÕÌɯËÌÓÓÌɯ

particelle secondarie durante il trattamento.  

Le misure ottenute dalla PET e dal dose profiler non sono, però, direttamente collegabili 

alla distribuzione spaziale di dose nel paziente, pertanto è necessario eseguire delle 

simulazioni MonteCarlo (MC) in modo da trovare una correlazione fra attività ɼ+ 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 è possibile confrontare le immagini acquisite 

sperimentalmente con le simulazioni di riferimento. Il codice MC utilizzato nel progetto 

INSIDE è FLUKA. In figura 3.2, sono riportate le simulazioni MC eseguite per correlare  il 

profilo di distribuzione di dose per protoni a 95 MeV  ÊÖÕɯÓɀÈÛÛÐÝÐÛãɯɼ+ indotta (figura a 

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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Fig. 3.2 ς A sinistra: simulazione FLUKA per comparare la distribuzione di dose (linea 
nera continua) con il profilo longitudinale di attività ɼ+ (linea rossa tratteggiata) per 
protoni da 95 MeV su un fantoccio in PMMA. A destra: simulazione FLUKA per 
comparare la distribuzione di dose (area tratteggiata) con il profilo longitudinale di 
particelle secondarie cariche (linea nera continua). In blu è evidenziata la posizione 
ŘΩƛƴƎǊŜǎǎƻ ŘŜƭ ŦŀǎŎƛƻ ƴŜƭƭŀ ǎǳǇŜǊŦƛŎƛŜ ŘŜƭ taa!Σ ƳŜƴǘǊŜ ƛƴ Ǝƛŀƭƭƻ ŝ indicata la 
posizione del picco Bragg.  

I 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 

ÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÐɯÛÌÚÚÜÛÐȭɯ ÓɯÔÖÔÌÕÛÖȮɯÚÐɯÚÛÈɯlavorando sulla parte hardware e software per 

ÓÈɯ ÙÌÈÓÐááÈáÐÖÕÌɯ ËÐɯ ÜÕɯ ÚÐÚÛÌÔÈɯ ËÐɯ ÈÊØÜÐÚÐáÐÖÕÌɯ ÍÖÊÈÓÐááÈÛÖɯ ÚÜÓÓɀÖÛÛÐÔÐááÈáÐÖÕÌɯ ËÌÓÓÌɯ

ÚÐÔÜÓÈáÐÖÕÐɯ,"ɯÌɯÚÜÓÓɀÈÓÎÖÙÐÛÔÖɯËÐɯÙÐÊÖÚÛÙÜáÐÖÕÌɯËÌÓÓÌɯÐÔÔÈÎÐÕÐȮɯÐÕɯÔÖËÖɯËÈɯ×ÖÛÌÙɯ

arrivare ad utilizzare regolarmente tale ti ×ÖɯÐÕÕÖÝÈÛÐÝÖɯËÐɯÛÌÊÕÐÊÈɯËÖÚÐÔÌÛÙÐÊÈɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯ

della terapia con adroni.    [7]  [8]  

3.2.2. DIAGNOSTICA  PER  IMMAGINI  BASATA  SUGLI  IONI  

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

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

diagnostiche in trasmissione del volume in analisi. Così come già 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 

ËÌÎÓÐɯÐÖÕÐȮɯÓɀÐËÌÈɯöɯØÜÌÓÓÈɯËÐɯÜÛÐÓÐááÈÙÌɯËÐÙÌÛÛÈÔÌÕÛÌɯÓÌɯ×ÈÙÛÐÊÌÓle del fascio primario 

accelerate a energie sufficienti affinché abbiano un range maggiore dello spessore del 

target da analizzare, così da attraversarlo completamente. In questo modo, misurando il 

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

densità e alla distribuzione dei tessuti da essi incontrati. 

3ÈÓÌɯÛÐ×ÖɯËÐɯÛÌÊÕÐÊÈɯöɯÐÕÛÌÙÌÚÚÈÕÛÌɯ×ÌÙɯÓɀÈËÙÖÛÌÙÈ×ÐÈȮɯ×ÌÙÊÏõɯÚÐɯ×Üğɯ×ÌÕÚÈÙÌɯËÐɯÈ××ÓÐÊÈÙÓÈɯ

ÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯ ËÌÓɯ ÛÙÈÛÛÈÔÌÕÛÖɯ ËÐɯ ÊÜÙÈɯ ÊÖÕɯ ÐÖÕÐɯ ×ÌÙɯ ÖÛÛÌÕÌÙÌɯ ÐÔÔÈÎÐÕÐɯdiagnostiche 

direttamente con lo stesso tipo di particelle che vengono poi utilizzate durante la terapia.   

[9]  [10] 
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Per fare ciò, però, sono richieste energie di accelerazione molto più elevate di quelle 

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

×ÈÙÛÐÊÌÓÓÌɯËÌÝÖÕÖɯÌÚÚÌÙÌɯÐÕɯÎÙÈËÖɯËÐɯÈÛÛÙÈÝÌÙÚÈÙÌɯÊÖÔ×ÓÌÛÈÔÌÕÛÌɯÓɀÐÕÛÌÙÖɯÚ×ÌÚÚÖÙÌɯËÌÓɯ

×ÈáÐÌÕÛÌȮɯ ÔÌÕÛÙÌɯ ÚÖÓÐÛÈÔÌÕÛÌɯ ÓɀÈÊÊÌÓÌÙÈÛÖÙÌɯ öɯ ×ÙÖÎÌÛÛÈÛÖɯ ×ÌÙɯ ÙÈÎÎÐÜÕÎÌÙÌɯ ÜÕɀÌÕÌÙÎÐÈ 

ÔÈÚÚÐÔÈɯÊÖÙÙÐÚ×ÖÕËÌÕÛÌɯÈËɯÜÕÈɯÊÌÙÛÈɯ×ÙÖÍÖÕËÐÛãɯÓÐÔÐÛÌɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÐɯÛÌÚÚÜÛÐɯÉÐÖÓÖÎÐÊÐȮɯ

pensata per trattare tumori profondi. Per attuare questa tecnica, dunque, è difficile 

adattare acceleratori già esistenti a raggiungere energie più elevate di quella massima di 

×ÙÖÎÌÛÛÖȰɯ×ÐÜÛÛÖÚÛÖȮɯÓɀÈÊÊÌÓÌÙÈÛÖÙÌɯËÌÝÌɯÌÚÚÌÙÌɯ×ÌÕÚÈÛÖɯÎÐãɯÐÕɯÍÈÚÌɯËÐɯ×ÙÖÎÌÛÛÈáÐÖÕÌɯ×ÌÙɯ

poter arrivare a energie adeguate, affinché gli ioni siano in grado di emergere dalla 

ÚÜ×ÌÙÍÐÊÐÌɯËÌÓɯ×ÈáÐÌÕÛÌɯËÖ×ÖɯÈÝÌÙÕÌɯ×ÌÙÊÖÙÚÖɯÓɀÐÕÛÌÙÖɯÚ×ÌÚÚÖÙÌɯÌɯ×ÌÙÔÌttano, così, di 

ricostruire le immagini in trasmissione.  

Finora la ricerca si è concentrata sulla generazione di tale tipo di immagini con i protoni, 

ÎÓÐɯÐÖÕÐɯ×ÐķɯÓÌÎÎÌÙÐɯȹÐɯ×ÐķɯɁÚÌÔ×ÓÐÊÐɂɯËÈɯÈÊÊÌÓÌÙÈÙÌɯÈËɯÌÕÌÙÎÐÌɯÌÓÌÝÈÛÌȺȮɯÔÈɯÜÓÛÐÔÈÔÌÕÛÌɯÚÐɯ

stanno iniziando a prendere in considerazione anche ioni più pesanti, come elio, carbonio 

e ossigeno.   [11]  

3.3 4-ɀ(#$   INNOVATIVA:  +ɀ'Ì-CHECK  

 ÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓÓÌɯÛÌÊÕÐÊÏÌɯËÐɯÐÔÈÎÐÕÎɯÊÖÕɯÐÖÕÐɯÐÕɯÛÙÈÚÔÐÚÚÐÖÕÌȮɯÜÕÈɯÕÜÖÝÈɯÐËÌÈɯöɯÐÕɯÍÈÚÌɯËÐɯ

elaboraziÖÕÌɯÌɯÚ×ÌÙÐÔÌÕÛÈáÐÖÕÌɯÈÓɯ"- .ȯɯÓɀ'Ì-Check. Tale tecnica mira ad ottenere 

immagini in trasmissione in -beam, ovvero mentre il trattamento stesso è 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 

×ÈÙÈÎÙÈÍÖɯƗȭƖȭƖɯÕÖÕɯ×ÌÙÔÌÛÛÌɯËÐɯÌÚÚÌÙÌɯÈ××ÓÐÊÈÛÈɯÚÐÔÜÓÛÈÕÌÈÔÌÕÛÌɯÈÓÓɀÌÙÖÎÈáÐÖÕÌɯËÌÓÓÈɯ

ÛÌÙÈ×ÐÈȮɯ×ÖÐÊÏõɯÓÌɯÌÕÌÙÎÐÌɯÕÌÊÌÚÚÈÙÐÌɯ×ÌÙɯÓɀÐÔÈÎÐÕÎɯËÌÝÖÕÖɯÕÌÊÌÚÚÈÙÐÈÔÌÕÛÌɯÌÚÚÌÙÌɯ×Ðķɯ

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 può 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 

ÜÛÐÓÐááÈÛÈɯ ×ÌÙɯ ÓÈɯ ÊÜÙÈȮɯ ÙÐËÜÊÌÕËÖɯ ÓɀÐÕÊÌÙÛÌááÈɯ ÎÌÕÌÙÈÛÈɯ ËÈÓÓÈɯ ÊÖÙÙÌÓÈáÐÖÕÌɯ ËÌÕÚÐÛãɯ

ricostruita -range (paragrafo 3.1). 

+ɀÐËÌÈɯÐÕÕÖÝÈÛÐÝÈɯËÌÓÓɀ'Ì-Check nasce coÕɯÓɀÐÕÛÌÕÛÖɯËÐɯÖÓÛÙÌ×ÈÚÚÈÙÌɯÛÈÓÌɯÓÐÔÐÛÌɯÍÐÚÐÊÖɯ×ÌÙɯ

poter avere un riscontro in -beam diretto, eseguito nel corso del trattamento stesso, della 

ÛÙÈÊÊÐÈɯËÌÓɯÍÈÚÊÐÖɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯ×ÈáÐÌÕÛÌɯÌɯËÌÓÓÖɯÚ×ÌÚÚÖÙÌɯÊÜÔÜÓÈÛÐÝÖɯËÌÐɯÝÈÙÐɯÛÌÚÚÜÛÐɯ

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

contemporaneamente sul bersaglio due diversi tipi di particelle, ioni carbonio 12C6+ e una 

ridotta quantità di ioni elio 4He2+ȭɯ(ÓɯÊÈÙÉÖÕÐÖɯÚÐɯÈÙÙÌÚÛÈɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯÝÖÓÜÔÌɯÉÌÙÚÈÎÓÐÖɯ

rilasciandovi ÓÈɯËÖÚÌɯ×ÙÌÚÊÙÐÛÛÈȮɯÊÜÙÈÕËÖÓÖȮɯÊÖÔÌɯÐÕɯÜÕɯÛÙÈÛÛÈÔÌÕÛÖɯÙÌÎÖÓÈÙÌȮɯÔÌÕÛÙÌɯÓɀÌÓÐÖȮɯ

che nello stesso mezzo a parità di energia per nucleone possiede un range tre volte 

ÔÈÎÎÐÖÙÌɯËÐɯØÜÌÓÓÖɯËÌÓÓÖɯÐÖÕÌɯ×ÙÌÊÌËÌÕÛÌȮɯ×ÜğɯÈÛÛÙÈÝÌÙÚÈÙÌɯÓɀÐÕÛÌÙÖɯÚ×ÌÚÚÖÙÌɯËÌÓɯÛÈÙÎÌÛɯÌËɯ

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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3.3.1  -  PRINCIPIO  DI  FUNZIONAMENTO  

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

per la rivelÈáÐÖÕÌɯËÌÎÓÐɯÐÖÕÐɯÌÓÐÖɯöɯÚÛÈÛÖɯÌÍÍÌÛÛÜÈÛÖɯÕÌÓɯÊÖÙÚÖɯËÌÓɯÓÈÝÖÙÖɯËÐɯÛÌÚÐɯɁ'Ì"ÏÌÊÒȯɯ

studio di fattibilità di un sistema di verifica in tempo reale della posizione del paziente 

ËÜÙÈÕÛÌɯÜÕɯÛÙÈÛÛÈÔÌÕÛÖɯÈËÙÖÛÌÙÈ×ÐÊÖɂɯËÐɯ#ÈÝÐËÌɯ,ÈááÜÊÊÖÕÐɯ [6].  I principali risultati 

ottenuti sono riassunti nei paragrafi seguenti.  

3.3.1. PRINCIPIO   DI  FUNZIONAMENTO  

+ɀÈÊÊÌÓÌÙÈáÐÖÕÌɯÌɯÓɀÌÚÛÙÈáÐÖÕÌɯÊÖÕÛÌÔ×ÖÙÈÕÌÈɯËÌÓÓÌɯËÜÌɯÚ×ÌÊÐÌɯ×ÙÌÚÊÌÓÛÌɯËÐɯÐÖÕÐɯöɯÙÌÚÈɯ

possibile dal fatto che, a parità di momento per nucleone, essi hanno una rigidità 

magnetica13 molto simile: 12C6+ possiede, infatti, un rapporto massa a riposo/carica dello 

ione pari a 12/6 a.m.u.14 , mentre 4He2+ 4.0026033/2 a.m.u.; la piccola differenza nei due 

rapporti è dovuta al fatto che la massa a riposo dellɀÌÓÐÖɯÕÖÕɯöɯÌÚÈÛÛÈÔÌÕÛÌɯ×ÈÙÐɯÈɯƘɯÈȭÔȭÜȭɯ

per via delle diverse energie di legame dei due nuclei. Ciò li porta ad avere 

ÕÌÓÓɀÈÊÊÌÓÌÙÈÛÖÙÌɯËÐÚÛÙÐÉÜáÐÖÕÐɯÐÕɯÔÖÔÌÕÛÖɯÌɯÖÙÉÐÛÌɯËÐɯÙÈÎÎÐÖɯÓÌÎÎÌÙÔÌÕÛÌɯËÐÝÌÙÚÐɯÌȮɯ×ÌÙɯ

come è stata configurata la fase di estrazione al "- .ȮɯÛÌÔ×ÐÚÛÐÊÏÌɯÕÌÓÓɀÌÚÛÙÈáÐÖÕÌɯÓÌÕÛÈɯ

differenti: nella fase iniziale verranno estratti solamente ioni elio, mentre in quella finale 

solamente ioni carbonio. Questo problema può 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 sarà necessario analizzare e 

×ÙÖÎÙÈÔÔÈÙÌɯÕÌÓɯËÌÛÛÈÎÓÐÖɯÓɀÖÛÛÐÊÈɯÌɯÓÈɯËÐÕÈÔÐÊÈɯËÐɯÈÊÊÌÓÌÙÈáÐÖÕÌɯ×ÌÙɯÜÕɯÍÈÚÊÐÖɯÔÐÚÛÖȭ 

Una volta estratte con il medesimo valore di energia per nucleone, le particelle sono 

inviate sul paziente. Il range di una particella può essere calcolato a partire 

ËÈÓÓɀÌØÜÈáÐÖÕÌɯ ËÐɯ !ÌÛÏÌ-Bloch (capitolo 1Ⱥɯ ÊÖÕɯ ÓɀÐ×ÖÛÌÚÐɯ ËÐɯcontinuous slowing down 

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 è realmente). Considerando due particelle a e 

b, con numero atomico za e zb rispettivamente, che attraversano lo stesso mezzo con la 

stessa velocità iniziale v, il rapporto fra i loro range R a e Rb è espresso come: 

 
Ὑ ὺ  

ά  ᾀ

ά  ᾀ
 Ὑ ὺ (3.1) 

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 

ÓɀÌÓÐÖɯöɯ×ÈÙÐɯÈɯÊÐÙÊÈɯÛÙÌɯÝÖÓÛÌɯØÜÌÓÓÖɯËÌÓɯÊÈÙÉÖÕÐÖȭɯ"ÖÚĆɯÍÈÊÌÕËÖȮɯÚÐɯ×Üğɯ×ÌÕÚÈÙÌɯËÐɯÊÈÓÐÉÙÈÙÌɯ

ÓɀÌÕÌÙÎÐÈɯËÐɯÌÚÛÙÈáÐÖÕÌɯËÌÎÓÐɯÐÖÕÐɯ"6+ in mÖËÖɯËÈɯËÌ×ÖÚÐÛÈÙÌɯËÖÚÌɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯÛÈÙÎÌÛɯ

ÛÜÔÖÙÈÓÌɯ ÌȮɯ ÊÖÕÛÌÔ×ÖÙÈÕÌÈÔÌÕÛÌȮɯ ÙÐÓÌÝÈÙÌɯ ÓɀÌÓÐÖɯ ÌÔÌÙÎÌÕÛÌɯ ÐÕɯ ÛÙÈÚÔÐÚÚÐÖÕÌɯ ËÈÓÓÈɯ

                                                             
13 La rigidità magnetica è un parametro spesso utilizzato nella fisica degli acceleratori, così definita: 

ὄ ”  
ά ὺ

ή
 

Dove m, v e q sono rispettivamente la massa (relativistica), la velocità e la carica della particella circolante 

ÕÌÓÓɀÈÊÊÌÓÌÙÈÛÖÙÌȮɯϤ è il raggio di curvatura del moto della par ticella e B è il campo magnetico agente in direzione 

ÖÙÛÖÎÖÕÈÓÌɯÈËɯÌÚÚÖȭɯ3ÈÓÌɯÎÙÈÕËÌááÈɯÐÕËÐÊÈɯÓɀÈÛÛÐÛÜËÐÕÌɯËÐɯÜÕÈɯ×ÈÙÛÐÊÌÓÓÈɯÈɯÌÚÚÌÙÌɯËÌÝÐÈÛÈɯËÈɯÜÕɯÊÈÔ×ÖɯÔÈÎÕÌÛÐÊÖȭ 
14 [a.m.u.] = atomic mass unit, unità di massa atomica. 
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Capitolo   3 - He-CHECK 

superficie posteriore del paziente che ha avuto energia sufficiente per attraversarne 

ÓɀÐÕÛÌÙÖɯ Ú×ÌÚÚÖÙÌȭɯ  Ëɯ ÌÚÌÔ×ÐÖȮɯ ×ÌÙɯ ÜÕɯ ÍÈÚÊÐÖ ÔÐÚÛÖɯ ÌÚÛÙÈÛÛÖɯ ÈÓÓɀÌÕÌÙÎÐÈɯ ËÐɯ ƗƙƔɯ

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, però, i l 

ÙÈÕÎÌɯËÌÓÓɀÌÓÐÖɯ×ÖÛÙÌÉÉÌɯÕÖÕɯÌÚÚÌÙÌɯÚÜÍÍÐÊÐÌÕÛÌɯ×ÌÙɯÖÓÛÙÌ×ÈÚÚÈÙÌɯÓɀÐÕÛÌÙÖɯ×ÈáÐÌÕÛÌɯÌɯÈÕÊÏÌɯÐÓɯ

×ÐÊÊÖɯ!ÙÈÎÎɯËÐɯÛÈÓÌɯÚ×ÌÊÐÌɯËÐɯÐÖÕÐɯÙÐÔÈÙÙÌÉÉÌɯ×ÖÚÐáÐÖÕÈÛÖɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÐɯÛÌÚÚÜÛÐɯÜÔÈÕÐȮɯ

impedendone la rivelazione. Ipotizziamo, ad esempio, di voler trattare con un fascio di 

carbonio una zona situata a 5 cm acqua-equivalenti di profondità (tutti i dati sono presi 

da [12] Ⱥȯɯ ÓɀÌÕÌÙÎÐÈɯ ÕÌÊÌÚÚÈÙÐÈɯ öɯ ×ÈÙÐɯ Èɯ ÊÐÙÊÈɯ ƕƙƔɯ ,Ì5ɤÕÜÊÓÌÖÕÌȭɯ -ÌÓÓÌɯ ÔÌËÌÚÐÔÌɯ

ÊÖÕËÐáÐÖÕÐȮɯÓɀÌÓÐÖɯÈÝÙÌÉÉÌɯÜÕɯÙÈÕÎÌɯËÐɯƕƙɯÊm, che in molti casi potrebbe essere un valore 

troppo ridotto per gli scopi di tale tecnica.  

Per la risoluzione di tale problema, si può pensare di inserire al nozzle uno o più range 

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

×ÙÖÍÖÕËÐÛãɯÐÕÍÌÙÐÖÙÐɯÈɯØÜÌÓÓÌɯÈÊÊÌÚÚÐÉÐÓÐɯÊÖÕɯÐÓɯÍÈÚÊÐÖɯÌÚÛÙÈÛÛÖɯÈÓÓɀÌÕÌÙÎÐÈɯÔÐÕÐÔÈȭɯ"ÖÕɯÓÖɯ

Ú×ÌÚÚÖÙÌɯÈÎÎÐÜÕÛÐÝÖɯÈËÌÎÜÈÛÖȮɯÐÓɯÍÈÚÊÐÖɯ×ÜğɯÌÚÚÌÙÌɯÌÚÛÙÈÛÛÖɯÈɯÜÕɀÌÕÌÙÎÐÈɯÔÈÎÎÐÖÙÌȮɯÛÈÙÈÛÈɯ

affinché gli ioni C 6+ ÚÐɯÍÌÙÔÐÕÖɯÚÌÔ×ÙÌɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯÝÖÓÜÔÌɯbersaglio, mentre il range 

ËÌÓÓɀÌÓÐÖȮɯ ÐÓɯ ÊÜÐɯ ÝÈÓÖÙÌɯ ÊÙÌÚÊÌɯ ÛÙÌɯ ÝÖÓÛÌɯ ×Ðķɯ ÙÈ×ÐËÈÔÌÕÛÌɯ ËÐɯ ØÜÌÓÓÖɯ ËÌÓɯ ÊÈÙÉÖÕÐÖɯ

ÈÓÓɀÈÜÔÌÕÛÈÙÌɯËÌÓÓɀÌÕÌÙÎÐÈȮɯÚÐÈɯÖÙÈɯÚÜÍÍÐÊÐÌÕÛÌɯÈɯÚÜ×ÌÙÈÙÌɯÛÜÛÛÖɯÐÓɯ×ÈáÐÌÕÛÌȭɯ"ÖÕÚÐËÌÙÈÕËÖɯ

ÚÌÔ×ÙÌɯÐÓɯÊÈÚÖɯ×ÙÌÊÌËÌÕÛÌȮɯÚÌɯÚÐɯÐ×ÖÛÐááÈɯÓɀÐÕÚÌÙÐÔÌÕÛÖɯËi uno spessore aggiuntivo di 7 cm 

acqua-equivalenti, il range complessivo del carbonio deve essere di 12 cm, ottenibile 

ÌÚÛÙÈÌÕËÖɯÐÓɯÍÈÚÊÐÖɯÔÐÚÛÖɯÈɯƖƘƔɯ,Ì5ɤÕÜÊÓÌÖÕÌȮɯÌɯËÐɯÊÖÕÚÌÎÜÌÕáÈɯÐÓɯÙÈÕÎÌɯËÌÓÓɀÌÓÐÖɯÚÈÙãɯ×ÈÙÐɯ

a circa 36 cm, di cui 29 cm disponibili per attraversare il paziente (togliendo i 7 cm del 

range shifter aggiunto). In questa situazione, sarà molto più probabile vedere le particelle 

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

corporea da trattare). 

 

Fig. 3.3 ς Schema del setup per la verifica della posizione del paziente con il sistema 
He-Check. I 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 al fascio misto perché essi possano essere correttamente rivelati a valle del 

×ÈáÐÌÕÛÌȮɯÊÖÔÌɯÕÌÓÓɀÈÚÚÌÛÛÖɯÙÈ××ÙÌÚÌÕÛÈÛÖɯin figura 3.3, si deve obbligatoriamente tenere 

ÊÖÕÛÖɯËÐɯÝÈÓÜÛÈáÐÖÕÐɯËÖÚÐÔÌÛÙÐÊÏÌɯÊÖÕÚÖÕÌȭɯ+ɀÐÕÚÌÙÐÔÌÕÛÖɯËÐɯÐÖÕÐɯ4He2+ nel fascio ha 
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3.3.1  -  PRINCIPIO  DI  FUNZIONAMENTO  

ÚÐÊÜÙÈÔÌÕÛÌɯÓɀÌÍÍÌÛto di dare una dose aggiuntiva a tutti i tessuti incontrati lungo la 

ËÐÙÌáÐÖÕÌɯËÌÓÓÈɯÛÙÈÊÊÐÈȮɯÚÐÈɯÚÈÕÐɯÚÐÈɯÛÜÔÖÙÈÓÐȮɯÐÕɯØÜÈÕÛÖɯÓɀÌÓÐÖɯËÌÝÌɯ×ÖÛÌÙɯÜÚÊÐÙÌɯËÈÓɯ

paziente con un range residuo misurabile. In  [6], si è 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 

ÊÖÕÛÙÐÉÜÛÖɯ ËÐɯ ËÖÚÌɯ ÈËËÐáÐÖÕÈÓÌɯ ËÈÛÖɯ ËÈÓÓɀÌÓÐÖɯ ÙÐÚ×Ìtto alla dose somministrata dal 

carbonio, prescritta per una seduta di un ciclo di terapia effettuato al CNAO. Il risultato è 

riportato in figura 3.4. 

 

Fig. 3.4 ςConfronto della dose depositata dal carbonio nel paziente con uno SOBP (in 
blu) e della corriǎǇƻƴŘŜƴǘŜ ŘŜǇƻǎƛǘŀǘŀ ŘŀƭƭΩŜƭƛƻ όƛƴ ǊƻǎǎƻύΣ ǎǳǇǇƻƴŜƴŘƻ ǳƴ ŦŀǎŎƛƻ Ƴƛǎǘƻ 
di carbonio con aggiunta di 10% di elio. 

"ÖÔÌɯÚÐɯ×ÜğɯÖÚÚÌÙÝÈÙÌȮɯÓɀÌÓÐÖɯËÌ×ÖÚÐÛÈɯÜÕÈɯËÖÚÌɯÈÎÎÐÜÕÛÐÝÈɯËÐɯƖƔɯÔ&àȮɯÊÖÙÙÐÚ×ÖÕËÌÕÛÌɯÈɯ

ÊÐÙÊÈɯÓɀƕǔɯËÌÓÓÈɯËÖÚÌɯËÐɯƕȭƜɯ&àɯÐÔ×ÈÙÛÐÛÈɯÕÌÓÓÖɯ2.!/ɯËÌÓɯÍÈÚÊÐÖȭɯ(ÕÍÈÛÛÐȮɯÓɀÌØÜÈáÐÖÕÌɯËÐɯ

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 ione di elio è pari a 1/3 di quella dello ione 

ÊÈÙÉÖÕÐÖȮɯÖÎÕÐɯ×ÈÙÛÐÊÌÓÓÈɯËÐɯÌÓÐÖɯËÌ×ÖÚÐÛÈɯÈÓÓɀÐÕÊÐÙÊÈɯƕɤƕƔɯËÌÓÓÈɯËÖÚÌɯÙÐÓÈÚÊÐÈÛÈɯËÈÓɯÊÈÙÉÖÕÐÖȭ 

Aggiungendo il 10% di ioni elio al fascio di carbonio, si avrà un incremento di dose 

ËÌÓÓɀƕǔɯÐÕËÐÊÈÛÐÝÈÔÌÕÛÌȭ 

Di conseguenza, essendo il contributo di dose ËÌÓÓɀelio molto ridotto rispetto a quella 

data dagli ioni C 6+ 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 

ËÈɯÜÛÐÓÐááÈÙÌȮɯÐÓɯÙÈÕÎÌɯÙÌÚÐËÜÖɯËÌÓÓɀÌÓÐÖɯÌÔÌÙÎÌÕÛÌɯËÈÓɯ×ÈáÐÌÕÛÌɯËÌÝÌɯÌÚÚÌÙÌɯÔÐÚÜÙÈÛÖɯ

mediante un sistema di rivelazione  adeguato. I 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 inc idono sulla zona sensibile del detector, e, in secondo luogo, la 

ÕÌÊÌÚÚÐÛãɯ ËÐɯ ×ÖÚÚÌËÌÙÌɯ ÜÕɯ ÚÐÚÛÌÔÈɯ ËÐɯ ÔÐÚÜÙÈɯ Ìɯ ÜÕɀÌÓÌÛÛÙÖÕÐÊÈɯ ÈÉÉÈÚÛÈÕáÈɯ ÝÌÓÖÊÐɯ ËÈɯ

ÊÖÕÚÌÕÛÐÙÌȮɯÖÓÛÙÌɯÈÓÓÈɯÔÐÚÜÙÈɯËÌÓɯÙÈÕÎÌɯÙÌÚÐËÜÖɯËÌÓÓɀÌÓÐÖȮɯÈÕÊÏÌɯÓÈɯÔÐÚÜÙÈɯËÌÓÓÈɯ×ÖÚÐáÐÖÕÌɯËÐɯ

interazione di ÌÚÚÖɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯËÌÛÌÊÛÖÙȭ 

In  [6], è stato studiato un sistema di misura composto da uno scintillatore plastico cubico 

di lato pari a 20 cm in poliviniltoluene (Saint Gobain Crystals BC-408 Plastic Scintillator ) 

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

(SBIG STL-11000M, risoluzione di 4008x2672 pixel e area sensibile di 36 mm x 24.7 mm). 

Il setup sperimentale è rappresentato in figura 3.5. Il ÚÐÚÛÌÔÈɯöɯÊÖÓÓÖÊÈÛÖɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÐɯÜÕ 

ÊÖÕÛÌÕÐÛÖÙÌɯÊÏÐÜÚÖɯÊÖÕɯÜÕÈɯÍÐÕÌÚÛÙÈɯÚÖÛÛÐÓÌɯ×ÌÙɯÓɀÐÕÎÙÌÚÚÖɯËÌÓɯÍÈÚÊÐÖȮɯÐÕɯÔÖËÖɯËÈɯÓÐÔÐÛÈÙÌɯÐÓɯ

rumore di fondo dovuto alla luce esterna.  

 

Fig. 3.5 ς 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 

ÌÔÌÚÚÈɯÈɯƘƖƙɯÕÔȺɯÐÕɯÙÐÚ×ÖÚÛÈɯÈÓÓÌɯÐÕÛÌÙÈáÐÖÕÐɯÊÖÕɯÓÌɯ×ÈÙÛÐÊÌÓÓÌɯËÐɯÌÓÐÖȭɯ(ÕɯÉÈÚÌɯÈÓÓɀÌÍÍÐÊÐÌÕáÈɯ

quantica del sensore utilizzato, solamente un certo numero dei fotoni emessi dallo 

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

ÙÐÓÌÝÈÛÖȭɯ+ÈɯÊÈÔÌÙÈɯÔÐÚÜÙÈɯÐÕɯÔÖËÖɯÐÕÛÌÎÙÈÓÌɯÐÓɯÚÌÎÕÈÓÌɯÊÙÌÈÛÖɯËÈÓÓɀÌÓÐÖɯ×ÖÚÐáÐÖÕÌɯ×ÌÙɯ

posizione del fascio primario, ovvero per ciascuno degli spot pianific ati nel piano di 

ÛÙÈÛÛÈÔÌÕÛÖȮɯÐÕÛÌÎÙÈÕËÖÓÖɯ×ÌÙɯÓɀÐÕÛÌÙÈɯËÜÙÈÛÈɯËÌÓɯÚÌÎÕÈÓÌɯÐÕɯØÜÌÓÓÈɯ×ÖÚÐáÐÖÕÌȭɯ"ÖÔÌɯ

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

ÜÕɀÐÔÔÈÎÐÕÌɯƖ#ɯËÌÓɯ×ÙÖÍÐÓÖɯËÐɯÙÈÕÎÌɯÙÌÚÐËÜÖɯËÌÓÓÌɯ×ÈÙÛÐÊÌÓÓÌɯËÐɯÌÓÐÖɯÊÏÌɯÏanno interagito 

con i tessuti del paziente, trasportandone informazioni. Si può così ricostruire 

ÜÕɀÐÔÔÈÎÐÕÌɯËÐɯÝÌÙÐÍÐÊÈɯËÌÓɯÛÙÈÛÛÈÔÌÕÛÖɯÔÖÕÐÛÖÙÈÕËÖɯÐÓɯÙÈÕÎÌɯÙÌÚÐËÜÖɯÐÕɯÜÚÊÐÛÈȭɯ 
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-ÌÓÓÈɯÚÐÛÜÈáÐÖÕÌɯÙÌÈÓÌȮɯ×ÌÙğȮɯÐÓɯÚÌÕÚÖÙÌɯÕÖÕɯöɯÐÕɯÎÙÈËÖɯËÐɯÚÖÚÛÌÕÌÙÌɯÓɀÌÓÌÝÈÛÈ frequenza di 

scansione degli spot, dunque non è possibile acquisire le immagini del profilo del range 

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

 ÕÊÏÌɯÓɀÌÓÌÛÛÙÖÕÐÊÈɯËÌÓɯÚÐÚÛÌÔÈɯËÌÝÌɯÌÚÚÌÙÌɯÈÉÉÈÚÛÈÕáÈɯÝÌÓÖÊÌɯËÈɯÌÓÈÉÖÙÈÙÌɯÐÓɯÚÌÎÕÈÓÌɯÐÕɯ

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 è di circa 

0.4 nA, equivalente ad valore massimo di ƘɯɇɯƕƔ8 particelle/spill  (ogni spill ha una durata 

di 1 s). Considerando voxel dosimetrici 15 ÊÜÉÐÊÐɯËÐɯËÐÔÌÕÚÐÖÕÌɯƗɯɇɯƗɯɇɯƗ mm3 e una fetta 

ËÖÚÐÔÌÛÙÐÊÈɯËÐÚÛÈÓÌɯËÈɯÛÙÈÛÛÈÙÌɯËÐɯËÐÔÌÕÚÐÖÕÌɯƕƔƔɯɇɯƕƔƔ ɇɯƗ mm3 , quesÛɀÜÓÛÐÔÈɯÚÈÙãɯ

composta da 33 ɇɯ ƗƗɯ ÝÖßÌÓȭɯ 2Ü××ÖÕÌÕËÖɯ ÊÏÌɯ ÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯ ËÐɯ ÌÚÚÐɯ ÚÐÈɯ ËÌÍÐÕÐÛÈɯ ÜÕÈɯ

distribuzione uniforme di 2 Gy di dose da somministrare, ciascun voxel dosimetrico 

ÙÐÊÌÝÌÙãɯƝȭƙɯɇɯƕƔ5 ioni carbonio, corrispondenti alla dose prescritta. Con uno spill vengono, 

dunque, irraggiati:  

 τϽρπ 

ωȢυϽρπ
τςπ ὺέὼὩὰ ὨέίὭάὩὸὶὭὧὭ (3.2) 

con tempi di trattamento di circa 2.4 ms a voxel. 

2ÌɯÚÐɯÝÜÖÓÌɯÈÎÎÐÜÕÎÌÙÌɯÜÕÈɯÍÙÈáÐÖÕÌɯËÐɯÌÓÐÖɯ×ÈÙÐɯÈÓɯƕƔǔȮɯÚÐɯÈÝÙÈÕÕÖɯƝȭƙɯɇɯƕƔ4 ioni  4He2+ per 

ogni voxel dosimetrico, che implica avere fluenze di tali ioni incidenti sul detector, nella 

migliore delle ipotesi, pari a circa:  

 ωȢυϽρπ ὭέὲὭ

σϽσ άά Ͻ  
   τȢτϽρπ 

 
 (3.3) 

4ÕÈɯÍÓÜÌÕáÈɯËÐɯ×ÈÙÛÐÊÌÓÓÌɯËÈɯÙÐÝÌÓÈÙÌɯËÐɯØÜÌÚÛɀÖrdine di grandezza, per ciascuno spot 

ÐÙÙÈÎÎÐÈÛÖȮɯÐÔ×ÌËÐÚÊÌɯÓɀÜÛÐÓÐááÖɯËÐɯÜÕɯÙÐÝÌÓÈÛÖÙÌɯÐÕɯÔÖËÖɯ×ÜÓÚÈÛÖȰɯÚÐɯöɯÖ×ÛÈÛÖȮɯËÜÕØÜÌȮɯ×ÌÙɯ

ÜÕɀÈÊØÜÐÚÐáÐÖÕÌɯ ËÐɯ ÛÐ×Öɯ ÐÕÛÌÎÙÈÓÌɯ ËÌÓɯ ÚÌÎÕÈÓÌȭɯ (Õɯ ÈÎÎÐÜÕÛÈɯ ÈÓÓÈɯ ÍÓÜÌÕáÈɯ ËÐɯ ÐÖÕÐɯ ÌÓÐÖɯ

ÊÈÓÊÖÓÈÛÈȮɯ×ÖÐȮɯ ÚÐɯÏÈɯÈÕÊÏÌɯ ÜÕɀÌÓÌÝÈÛÈɯ×Ùoduzione di frammenti da parte degli ioni 

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

ÚÜ×ÌÙÍÐÊÐÌɯËÌÓɯ×ÈáÐÌÕÛÌɯÌɯÝÌÕÎÖÕÖɯÙÐÝÌÓÈÛÐɯËÈÓɯËÌÛÌÊÛÖÙɯÐÕÚÐÌÔÌɯÈÓÓɀÌÓÐÖȮɯËÐÚÛÖÙÊÌÕËÖÕÌɯÐÓɯ

segnale soprattutto nella zona prossimale del profilo misurato degli ioni 4He2+. È stato 

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

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

incidenti sul paziente.  

+ɀÈÊØÜÐÚÐáÐÖÕÌ da parte della camera CCD della radiazione luminosa prodotta dallo 

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

con simulazioni MC.  

                                                             
15 4ÕɯÝÖßÌÓɯöɯÓɀÜÕÐÛãɯÔÐÕÐÔÈɯÝÖÓÜÔÌÛÙÐÊÈɯ×ÙÌÚÈɯÊÖÔÌɯÙÐÍÌÙÐÔÌÕÛÖɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÐɯÜÕɯÊÌÙÛÖɯÚÐÚÛÌÔÈȭɯOɯÓɀÈÕÈÓÖÎÖɯ

tridimensionale di un pixel.  

(ÓɯÝÖßÌÓɯËÖÚÐÔÌÛÙÐÊÖɯöɯÐÓɯÝÖÓÜÔÌɯËÐɯÙÐÍÌÙÐÔÌÕÛÖɯÜÛÐÓÐááÈÛÖɯ×ÌÙɯÐÕËÐÊÈÙÌɯÓÈɯÚÜËËÐÝÐÚÐÖÕÌɯÈÙÉÐÛÙÈÙÐÈɯËÌÓÓɀÐÕÛÌÙÖɯ

volume tumorale eseguita per specificare la distribuzione di dose da somministrarvi. Si è specificato voxel 

dosimetrico per distinguerlo dai voxel della CT che verranno introdotti nel capitolo successivo.  
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Fig. 3.6 ς Confronto fra simulazioni e misure sperimentali del numero di fotoni per 
ǇƛȄŜƭ ƳƛǎǳǊŀǘƻ ǇŜǊ ǳƴ ŦŀǎŎƛƻ Řƛ ŎŀǊōƻƴƛƻ Řŀ ннсΦф aŜ±κƴǳŎƭŜƻƴŜ Ŝ рϊмл

6
 primari, 

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 MeV e рϊмл5 
primari. 

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

ÈÓɯ"- .ɯÕÖÕɯöɯÈÕÊÖÙÈɯ×ÖÚÚÐÉÐÓÌɯÈÊÊÌÓÌÙÈÙÌɯÓɀÌÓÐÖɯȹ×ÌÙɯÔÈÕÊÈÕáÈɯËÐɯÈÜÛÖÙÐááÈáÐÖÕÐȺȮɯÐÓɯ

comportamento di questo è stato studiato utilizzando al suo po sto i protoni, che 

possiedono il medesimo rapporto z 2/A  e, di conseguenza, lo stesso range. Ioni carbonio e 

protoni hanno, però, rigidità magnetiche completamente differenti e non possono essere 

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

×ÈÙÛÐÊÌÓÓÌɯÌɯ×ÖÐɯÚÖÝÙÈ××ÖÚÛÖɯ×ÌÙɯÝÐÈɯËÐÎÐÛÈÓÌȭɯ#ÈÓÓɀÐÔÔÈÎÐÕÌȮɯÚÐɯÖÚÚÌÙÝÈɯÜÕɯÉÜÖÕɯÈÊÊÖÙËÖɯ

fra i modelli simulati e le acquisizioni sperimentali, a parte nella regione iniziale di 

ingresso del fascio nello scintillatore, dove è necessario introdurre alcuni fattori di 

ÊÖÙÙÌáÐÖÕÌɯ ×ÌÙɯ ÙÐ×ÙÖËÜÙÙÌɯ ÓɀÈÕËÈÔÌÕÛÖɯ ÙÌÈÓÌɯ ËÌÓÓÈɯ ÊÜÙÝÈȮɯ ÐÕÍÓÜÌÕáÈÛÈɯ ËÈɯ ËÐÚÛÖÙÚÐÖÕÐɯ

causate da alcuni fenomeni ottici indesiderati.  

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

×ÐÊÊÖɯ !ÙÈÎÎɯ ËÌÓÓɀÌÓÐÖɯ öɯ ÈÕÊÖÙÈɯ ÉÌÕɯ ÝÐÚÐÉÐÓÌɯ Ìɯ ×Üğɯ ÌÚÚÌÙÌɯ ÜÛÐÓÐááÈÛÖɯ ×ÌÙɯ ÈÊØÜÐÚÐÙÌɯ

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, è stata testata la capacità 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. I risultati sono riportati  in figura 3.7. Ogni 

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

ÓɀÜÕÖɯËÈÓÓɀÈÓÛÙÖȮɯÊÖÕɯƖɯɇɯƕƔ6 particelle ciascuno. Dal momento che un fascio di protoni 
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ÈÓÓɀÌÕÌÙÎÐÈɯÚÌÓÌáÐÖÕÈÛÈɯ×ÖÚÚÐÌËÌɯÜÕÈɯ%6',ɯËÐɯÊÐÙÊÈɯƕƕɯÔÔ ÈÓÓɀÐÚÖÊÌÕÛÙÖɯȹÌɯËÐÔÌÕÚÐÖÕÐɯ

maggiori mano a mano che ci si allontana dal nozzle), nelle immagini ottenute sembra 

che esso sia stato spostato in modo continuo. 

 

Fig. 3.7 ς Immagini ottenute scansionando un fascio di protoni a 118.2 MeV lungo la 
direzione y a intervalli regolari di 10 mm. Da sinistra, le immagini sono state acquisite 
rispettivamente irraggiando direttamente lo scintillatore, interponendo uno spessore 
ŀƎƎƛǳƴǘƛǾƻ ŘΩŀŎǉǳŀ Řƛ м ƳƳ ŀ ǇŀǊȊƛŀƭŜ ŎƻǇŜǊǘǳǊŀ ŘŜƭƭƻ ǎŎƛƴǘƛƭƭŀǘƻǊŜ ŜΣ ƛƴŦƛƴŜΣ ǳƴƻ 
spessore analogo di 2 mm. 

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

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

sinistra). Nella seconda acquisizione (figura centrale)Ȯɯ ÓÈɯ ÍÐÕÌÚÛÙÈɯ ËɀÐÕÎÙÌÚÚÖɯ ËÌÓÓÖɯ

strumento è 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 

ÓÜÕÎÖɯÓÈɯÚÊÈÕÚÐÖÕÌȭɯ(ÕÍÐÕÌȮɯÕÌÓÓɀÜÓÛÐÔÈɯÙÐ×ÌÛÐáÐÖÕÌɯöɯÚÛÈÛÖɯÐÕÚÌÙÐÛÖɯÜÕÖɯÚ×ÌÚÚÖÙÌɯËɀÈÊØÜÈɯËÐɯ

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.  

#ÜÕØÜÌȮɯÊÖÔÌɯËÐÔÖÚÛÙÈÛÖɯËÈÓÓɀÌÚ×ÌÙÐÔÌÕÛÖȮɯÊÖÕɯØÜÌÚÛÖɯÚÌÛÜ×ɯöɯÐËÌÈÓÔÌÕÛÌɯ×ÖÚÚÐÉÐÓÌɯ

discriminare differenze di range pari a 1 mm. Inoltre, il sistema di misura scelto 

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

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

quantica del sensore: 45%), così 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 

sensibilità deÓÓɀÖÙËÐÕÌɯËÌÓɯÔÐÓÓÐÔÌÛÙÖȭɯ-ÌÓÓɀÈ××ÓÐÊÈáÐÖÕÌɯÊÓÐÕÐÊÈȮɯÓɀ'Ì-Check permetterebbe 

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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I test sono stati finora effettuati semplicemente irraggiando lo scintillatore in modo 

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

ËɀÐÕÎÙÌÚÚÖɯ ÜÕɯ ÍÈÕÛÖÊÊÐÖɯ Öɯ ÜÕÈɯ ÓÈÚÛÙÈɯ ÖÔÖÎÌÕÌÐɯ ËÐɯËÌÕÚÐÛãɯ×ÈÙÐɯ Èɯ ØÜÌÓÓÈɯËÌÓÓɀÈÊØÜÈȭɯ

-ÌÓÓɀÈ××ÓÐÊÈáÐÖÕÌɯÊÓÐÕÐÊÈȮɯ×ÌÙğȮɯÐÓɯÛÈÙÎÌÛɯËÈɯÐÙÙÈÎÎÐÈÙÌɯöɯÐÓɯ×ÈáÐÌÕÛÌɯÚÖÛÛÖ×ÖÚÛÖɯÈɯÊÜÙÈɯ

adroterapica, il quale è costituito da una composizione estremamente variegata di tessuti, 

ossa, muscoli e altre strutture, ciascuno di densità diversa e non uniforme spazialmente e 

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

ÊÐÊÓÖɯÙÌÚ×ÐÙÈÛÖÙÐÖȮɯÈÙÙÐÝÈÕËÖɯÈɯËÐÔÌááÈÙÕÌɯÐÓɯÝÈÓÖÙÌɯËÜÙÈÕÛÌɯÓɀÐÕÚ×ÐÙÈáÐÖÕÌȮɯËÖÝÌɯÝÐÌÕÌ 

insufflata aria (poco densa essendo allo stato gassoso) nei polmoni, rispetto alla fase 

espiratoria. 

OɯËÐɯÍÖÕËÈÔÌÕÛÈÓÌɯÐÔ×ÖÙÛÈÕáÈɯ×ÌÙɯÓÖɯÚÝÐÓÜ××ÖɯËÌÓÓɀ'Ì-Check stabilire se modificazioni 

anatomiche interne o esterne del paziente possano causare variazioni altrettanto visibili 

ÕÌÓɯÙÈÕÎÌɯÙÌÚÐËÜÖɯËÌÓÓɀÌÓÐÖȮɯÙÐÚ×ÌÛÛÖɯÈɯØÜÈÕÛÖɯÖÚÚÌÙÝÈÛÖɯÕÌÓɯ×ÈÙÈÎÙÈÍÖɯ×ÙÌÊÌËÌÕÛÌȮɯÈÕÊÏÌɯÐÕɯ

presenza di un target così complesso. Lo scopo del presente lavoro di tesi è di studiare i 

risultati forniti da tale tecnica innovativa, simul ÈÕËÖɯÕÜÔÌÙÐÊÈÔÌÕÛÌɯÓɀÐÙÙÈÎÎÐÈÔÌÕÛÖɯËÐɯ

ÜÕɯ×ÈáÐÌÕÛÌɯÊÖÔÌɯËÜÙÈÕÛÌɯÜÕÈɯÕÖÙÔÈÓÌɯÚÌËÜÛÈɯËÐɯÈËÙÖÛÌÙÈ×ÐÈɯÌɯÈÕÈÓÐááÈÕËÖɯÓɀÐ×ÖÛÌÛÐÊÖɯ

ÙÈÕÎÌɯ ËÌÓÓÌɯ×ÈÙÛÐÊÌÓÓÌɯ ÐÕɯ ÜÚÊÐÛÈɯËÈÓɯÝÖÓÜÔÌɯ ÈÛÛÙÈÝÌÙÚÈÛÖȭɯ +ɀÖÉÉÐÌÛÛÐÝÖɯ×ÙÐÕÊÐ×ÈÓÌɯ öɯ ÐÓɯ

ÔÖÕÐÛÖÙÈÎÎÐÖɯËÌÓÓÌɯÝÈÙÐÈáÐÖÕÐɯËÌÓÓɀÈÕÈÛÖÔÐÈɯÐÕterna dello stesso paziente fra due sedute 

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

ËÐÍÍÌÙÌÕáÌɯ ÖÚÚÌÙÝÈÉÐÓÐɯ ÕÌÓɯ ÙÈÕÎÌɯ ÙÌÚÐËÜÖɯ ËÌÓÓÌɯ ×ÈÙÛÐÊÌÓÓÌɯ ÙÐÝÌÓÈÛÌɯ ÊÖÕɯ Óɀ'Ì-Check. 

Auspicabilmente, se le variazioni fossero visibili, si avrebbe la prova che la complessità 

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 giorno aËɯÐÕÚÌÙÐÙÓÖɯÕÌÓÓÈɯ×ÙÈÚÚÐɯËÌÓÓɀÌÙÖÎÈáÐÖÕÌɯËÌÓÓÈɯÛÌÙÈ×ÐÈɯÊÖÕɯ

adroni.  

 

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

computer su esami CT di pazienti trattati  al CNAO. Si è 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 risultati veritieri ottenuti con una configurazione realistica 

ËÌÓÓɀÈÚÚÌÛÛÖɯËÐɯÚÐÔÜÓÈáÐÖÕÌȮɯÐÕɯÔÖËÖɯËÈɯÙÐÚ×ÌÊÊÏÐÈÙÌɯÜÕɯÛÙÈÛÛÈÔÌÕÛÖɯÙÌÈÓÔÌÕÛÌɯÌÙÖÎÈÛÖȭ 

Per ciascun paziente, sono state analizzate e confrontate due CT eseguite durante il 

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

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

ØÜÈÓÊÏÌɯÚÌÛÛÐÔÈÕÈɯËÈÓÓÈɯ×ÙÐÔÈɯ×ÌÙɯÔÖÕÐÛÖÙÈÙÌɯÓɀÌÝÖÓÜáÐÖÕÌɯËÌÓÓɀÈÕÈÛÖÔÐÈɯÐÕÛÌÙÕÈɯËÌÓɯ

paziente nel coÙÚÖɯËÌÓÓɀÐÕÛÌÙÝÈÓÓÖɯÛÌÔ×ÖÙÈÓÌɯÛÙÈÚÊÖÙÚÖȮɯÊÖÔÌɯÚ×ÐÌÎÈÛÖɯÕÌÓɯparagrafo 2.3. In 

molti dei pazienti presi in considerazioni, si è 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 più rispettati a causa di 

ÝÈÙÐÈáÐÖÕÐɯËÌÓÓɀÈÕÈÛÖÔÐÈɯÐÕÛÌÙÕÈɯÖɯÚÜ×ÌÙÍÐÊÐÈÓÌȯɯÐÕɯÛÈÓɯÔÖËÖɯËÖÝÙÌÉÉÌÙÖɯÌÚÚÌÙÌɯÌÝÐËÌÕáÐÈÛÌɯ

differenze più o meno consistenti nel range delle particelle nei due casi. 

Il confronto fra le due CT è 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 densità incontrate 

nellɀÈÛÛÙÈÝÌÙÚÈÙÌɯÐɯÛÌÚÚÜÛÐɯÜÔÈÕÐȮɯÐÕÍÈÛÛÐȮɯÚÐɯÛÙÈÚÍÖÙÔÈɯÐÓɯ×ÌÙÊÖÙÚÖɯÍÐÚÐÊÖɯËÌÓÓÈɯ×ÈÙÛÐÊÌÓÓÈɯÐÕɯ

un mezzo di una certa densità in un percorso analogo in acqua di lunghezza 

equivalente16, moltiplicando il primo per un coefficiente calcolato come il rapporto fra l a 

ËÌÕÚÐÛãɯËÌÓɯÔÈÛÌÙÐÈÓÌɯÈÛÛÙÈÝÌÙÚÈÛÖɯÌɯÓÈɯËÌÕÚÐÛãɯËÌÓÓɀÈÊØÜÈɯȹ×ÌÙɯÔÈÎÎÐÖÙÐɯËÌÛÛÈÎÓÐȮɯÝÌËÐɯ

paragrafo 4.2.5) 

È 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. È 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. 

/ÌÙɯÊÐÈÚÊÜÕɯ×ÈáÐÌÕÛÌȮɯÓɀÈÕÈÓÐÚÐɯöɯÚÛÈÛÈɯÌÚÌÎÜÐÛÈɯÚÌÊÖÕËÖɯÐɯÚÌÎÜÌÕÛÐɯÚÛÌ×ȯ 

- 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 così 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 sarà 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 è eseguire una sovrapposizione rigida della nuova CT sulla CT iniziale 

(processo chiamato registrazione) 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 

ÙÈÎÎÐɯËÌÓɯÍÈÚÊÐÖɯÈËɯÌÚÚÌÙÌɯÚ×ÖÚÛÈÛÐɯËÜÙÈÕÛÌɯÓÈɯÙÌÎÐÚÛÙÈáÐÖÕÌɯÌɯÕÖÕɯÓɀÐÕÛÌÙÖɯÝÖÓÜÔÌɯ

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) 

ÈÕÊÏÌɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯdella CT di rivalutazione. 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, è possibile mettere a confronto le due mappe 

                                                             
16 Normalmente si misura anche il range della particella trasformandolo in profondità equivalen te in acqua per 

ÊÈÓÊÖÓÈÙÌɯÓɀÌÕÌÙÎÐÈɯËÐɯÌÚÛÙÈáÐÖÕÌɯËÈÓɯÚÐÕÊÙÖÛÙÖÕÌɯÕÌÊÌÚÚÈÙÐÈɯÈÓɯÍÈÚÊÐÖɯ×ÌÙɯÙÈÎÎÐÜÕÎÌÙÌɯÓÈɯ×ÙÖÍÖÕËÐÛãɯÍÐÚÐÊÈɯÚÛÈÉÐÓÐÛÈȭ 
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generate per osservare al loro interno le regioni in cui si hanno le maggiori 

ËÐÍÍÌÙÌÕáÌɯËÐɯ6$/+ȮɯÐÕɯÔÖËÖɯËÈɯÈÝÌÙÌɯÐÕËÐÊÈáÐÖÕÐɯÚÜÓÓɀÌÝÖÓÜáÐÖÕÌɯÐÕÛÌÙÕÈɯËÌÓɯ

paziente. Supponendo idealmente una registrazione perfetta, i raggi dovrebbero 

ÛÙÈÊÊÐÈÙÌɯ ÛÙÈÐÌÛÛÖÙÐÌɯ ÐËÌÕÛÐÊÏÌɯ ÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯ ËÌÐɯ ÝÖÓÜÔÐɯ ËÌÓÓÌɯ ËÜÌɯ "3ȯɯ ÓÜÕÎÖɯ ÓÌɯ

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 

ÊÈÔ×ÈÕÌÓÓÖɯËɀÈÓÓÈÙÔÌɯÊÏÌɯpotrebbe indicare una variazione anatomica dei tessuti, 

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

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

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

ÚÌɯÓɀ'Ì-Check sia in grado di rivelare adeguatamente alcuni tipi di variazioni anatomiche 

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

ÓɀÌÝÖÓÜáÐÖÕÌɯËÌÓÓÈɯ×ÈÛÖÓÖÎÐÈɯÌɯËÌÓÓɀÈÕÈÛÖÔÐÈɯÕÌÓɯÊÖÙÚÖɯËÌÓɯÊÐÊÓÖɯËÐɯÛÌÙÈ×ÐÈɯöɯÕÖÛÈɯÌËɯöɯÚÛÈÛÈɯ

monitorata periodicamente. I risultati delle simulazioni effettuate, dunque, possono 

ÌÚÚÌÙÌɯÐÕÛÌÙ×ÙÌÛÈÛÐɯÈÕÊÏÌɯÈÓÓÈɯÓÜÊÌɯËÌÓÓɀÌÝÖÓÜáÐÖÕÌɯÊÓÐÕÐÊÈɯËÌÓɯ×ÈáÐÌÕÛÌɯÕÌÓÓɀÈÙÊÖɯÛÌÔ×ÖÙÈÓÌɯ

in cui è stata erogata la terapia e/o delle valutazioni che hanno portato, a seguito di una 

delle CT di rivalutazione, alla ripianificazione del paziente, quando ciò si è reso 

ÕÌÊÌÚÚÈÙÐÖȭɯ (Õɯ ÛÈÓɯ ÔÖËÖɯ öɯ ÚÛÈÛÖɯ ×ÖÚÚÐÉÐÓÌɯ ÝÌÙÐÍÐÊÈÙÌɯ ÓɀÈÊÊÖÙËÖɯ Ìɯ ÓɀÈÊÊÜÙÈÛÌááÈɯ ËÌÓÓÌɯ

previsioni fo rnite dalle simulazioni con lo sviluppo reale delle condizioni del paziente.  

+ɀÖÉÉÐÌÛÛÐÝÖɯ ÍÐÕÈÓÌɯ ËÌÓÓɀ'Ì-Check è quello di fornire una tecnica innovativa di 

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

ÓɀÌÙÖÎÈáÐÖÕÌɯËÌÓɯÛÙÈÛÛÈÔÌÕÛÖɯÚÛÌÚÚÖȮɯÔÖËÐÍÐÊÈáÐÖÕÐɯËÌÓÓÈɯ×ÖÚÐáÐÖÕÌɯÖɯËÌÓÓɀÈÕÈÛÖÔÐÈɯÊÏÌɯ

potrebbero portare a una somministrazione non corretta della dose, consentendo, in caso 

ËÐɯÕÌÊÌÚÚÐÛãȮɯÓɀÐÕÛÌÙÝÌÕÛÖɯÛÌÔ×ÌÚÛÐÝÖɯÍÙÈɯËÜÌɯÚÌËÜÛÌɯÚÜÊÊÌÚÚÐÝÌȮɯÚÌÕáÈɯËÖÝÌÙɯÈÛÛÌÕËÌÙÌɯÍÐÕÖɯ

ÈÓÓɀÌÚÌÊÜáÐÖÕÌɯËÌÓÓÈɯ"3ɯËÐɯÊÖÕÛÙÖÓÓÖɯ×ÌÙÐÖËÐÊÖɯ×ÌÙɯÈÊÊÖÙÎÌÙÚÐɯËÐɯÛÈÓÐɯÝÈÙÐÈáÐÖÕÐȭɯ+ɀÜÛÐÓÐááÖɯ

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 

sÖÔÔÐÕÐÚÛÙÈáÐÖÕÌɯÓÖÊÈÓÌɯËÌÓɯÍÈÚÊÐÖɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯÛÈÙÎÌÛɯÌȮɯËÜÕØÜÌȮɯËÌÓÓÈɯËÐÚÛÙÐÉÜáÐÖÕÌɯ

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 

ÚÜÓÓÈɯ ÉÈÚÌɯ ËÌÓÓÈɯ "3ɯ ÐÕÐáÐÈÓÌɯ ÊÖÕɯ ÓɀÈ××ÓÐÊÈáÐÖÕÌɯ ËÌÓɯ ÔÌËÌÚÐÔÖɯ ×ÐÈÕÖɯ ÚÜÓÓÈɯ "3ɯ ËÐɯ

rivalutazione, che ha portato alla ripianificazione del trattamento originario: per valutare 

ÓɀÜÛÐÓÐÛãɯÌɯÓɀÌÍÍÐÊÈÊÐÈɯËÌÓÓɀ'Ì-Check, vengono tracciati i raggi dei vari 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 ltati ottenuti nei due diversi casi, è 

×ÖÚÚÐÉÐÓÌɯÈÝÌÙÌɯÜÕɀÐÕËÐÊÈáÐÖÕÌɯËÐɯËÖÝÌɯÌɯÊÖÔÌɯöɯÝÈÙÐÈÛÈɯÓɀÈÕÈÛÖÔÐÈɯËÌÓɯ×ÈáÐÌÕÛÌȭ 

Per poter eseguire tale tipo di analisi, è necessario leggere i vari esami CT del paziente e 

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

ËÐÚÌÎÕÈÛÐɯËÈÐɯÍÐÚÐÊÐɯÔÌËÐÊÐɯÌɯÙÐ×ÙÖËÜÙÙÌɯÓɀÈÚÚÌÛÛÖɯÌɯÛÜÛÛÌɯÓÌɯÝÈÙÐÌɯÚ×ÌÊÐÍÐÊÏÌɯÛÌÊÕÐÊÏÌɯ×ÌÙɯ

ÊÐÈÚÊÜÕɯÊÈÔ×ÖɯËÐɯÛÙÈÛÛÈÔÌÕÛÖɯ×ÙÌËÐÚ×ÖÚÛÐɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯ×ÐÈÕÖɯËÐɯÛÌÙÈ×ÐÈȮɯÌÚÌÎÜÌÕËÖɯ

anche la registrazione nel caso della CT di rivalutazione.  

+ɀÌÚÛÙÈáÐÖÕÌɯËÌÐɯËÈÛÐɯÜÛÐÓÐɯÌɯÛÜÛÛÐɯÐɯÊÈÓÊÖÓÐɯÕÌÊÌÚÚÈÙÐɯ×ÌÙɯÓÌɯÚÐÔÜÓÈáÐÖÕÐɯÚÖÕÖɯÚÛÈÛÐɯÚÝÖÓÛÐɯÊÖÕɯ

ÐÓɯÚÖÍÛÞÈÙÌɯ, 3+ !ɯȹÝÌÙÚÐÖÕÌɯƖƔƕƛÉȺȮɯÊÖÕɯÓɀÜÛÐÓÐááÖɯËÌÓɯ×ÈÊÊÏÌÛÛÖɯÈÎÎÐÜÕÛÐÝÖɯImage 

Processing Toolbox. 

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

ciascun paziente. 
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DEL  PAZIENTE 

4.1. STANDARD  DICOM  

Il DICOM ( Digital Imaging and Communications in Medicine) è uno standard internazionale 

utilizzato in ambito medicale che definisce i criteri per l a comunicazione, la 

ÝÐÚÜÈÓÐááÈáÐÖÕÌȮɯÓɀÈÙÊÏÐÝÐÈáÐÖÕÌɯÌɯÓÖɯÚÊÈÔÉÐÖɯËÐɯÐÕÍÖÙÔÈáÐÖÕÐɯÌɯËÐɯÐÔÔÈÎÐÕÐɯÉÐÖÔÌËÐÊÏÌɯÌɯ

diagnostiche. Esso è 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.  

 ÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓÓÖɯÚÛÈÕËÈÙËɯÚÖÕÖɯÐÕÊÓÜÚÐȯɯÓÈɯËÌÍÐÕÐáÐÖÕÌɯËÌÓÓɀÐÕÚÐÌÔÌɯËÌÐɯ×ÙÖÛÖÊÖÓÓÐȮɯÓÈɯ

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 

ÐÕØÜÈËÙÈÙÌɯÌɯÊÓÈÚÚÐÍÐÊÈÙÌɯÐÓɯÛÐ×ÖɯËÐɯËÈÛÖɯÍÖÙÕÐÛÖȮɯÜÕÐÍÖÙÔÈÕËÖɯÌɯÍÈÊÐÓÐÛÈÕËÖɯÓɀÈÕÈÓÐÚÐɯÌɯÓÈɯ

manipolazione di informazioni medicali a livello internazionale. Ogni tag è identificato 

da un codice a 8 cifre nel formato (XXXX,XXXX), a cui sono associati una sigla che 

descrive il tipo di dato e il nome del tag. Alcuni esempi sono riportati nella tabella 4.1, 

ÔÌÕÛÙÌɯÓɀÌÓÌÕÊÖɯÊÖÔ×ÓÌÛÖɯ×ÜğɯÌÚÚÌÙÌɯÊÖÕÚÜÓÛÈÛÖɯÈÓÓɀÐÕËÐÙÐááÖ   [14] . 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

 
Tab. 4.1 ς Esempi di alcuni tag DICOM per la classificazione dei dati medicali.   [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 già effettuati o da effettuare, le 

Ú×ÌÊÐÍÐÊÏÌɯÛÌÊÕÐÊÏÌɯÐÔ×ÖÚÛÈÛÌɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÐɯÌÚÚÐɯËÜÙÈÕÛÌɯÓɀÌÙÖÎÈáÐÖÕÌɯËÌÓÓÈɯÛÌÙÈ×ÐÈȮɯÐɯÙÌÍÌÙÛÐɯ

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 

ÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÐɯÜÕɯÍÐÓÌɯ#(".,ȮɯÎÌÕÌÙÈÕËÖɯÜÕÈɯÚÖÙÛÈɯËÐɯËÈÛÈÉÈÚÌɯ×ÌÙÚÖÕÈÓÌȭ 

I 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.  

TAG VR NAME 

(0002,0000) UL File Meta Information Group Length 
(0002,0002) UI Media Storage SOP Class UID 
(0002,0010) UI Transfer Syntax UID 
(0002,0016) AE Source Application Entity Title 
(0002,0018) AE Receiving Application Entity Title 
(0008,0008) CS Image Type 
(0008,0016) UI SOP Class UID 
(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 
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 ÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯ×ÙÌÚÌÕÛÌɯÓÈÝÖÙÖȮɯÛÜÛÛÌɯÓÌɯÐÕÍÖÙÔÈáÐÖÕÐɯÊÓÐÕÐÊÏÌɯÌɯÛÌÙÈ×ÌÜÛÐÊÏÌɯÚÖÕÖɯÚÛÈÛÌɯ

ÌÚÛÙÈÛÛÌɯËÈÐɯÍÐÓÌɯ#(".,ɯËÌÐɯÊÈÚÐɯÚÛÜËÐÖɯÚÌÓÌáÐÖÕÈÛÐɯ×ÌÙɯÓɀÈÕÈÓÐÚÐȭ 

4.2. CT  

La CT (Computed Tomography, in italiano Tomografia Computerizzata) è una tecnica di 

indagine radiodiagnostica ampiamente utilizzata in campo medico per riprodurre 

ÐÔÔÈÎÐÕÐɯ ÐÕɯ ÚÌáÐÖÕÌɯ Ìɯ ÙÈ××ÙÌÚÌÕÛÈáÐÖÕÐɯ ÛÙÐËÐÔÌÕÚÐÖÕÈÓÐɯ ËÌÓÓɀÈÕÈÛÖÔÐÈɯ ÐÕÛÌÙÕÈɯ ËÌÓÓÈɯ

×ÖÙáÐÖÕÌɯÊÖÙ×ÖÙÌÈɯÚÖÛÛÖ×ÖÚÛÈɯÈÓÓɀÌÚÈÔÌȭ 

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

ÊÏÌɯ ÌÚÚÐɯ ÏÈÕÕÖɯ ÈÛÛÙÈÝÌÙÚÈÛÖɯ ÓɀÐÕÛÌÙÈɯ ÚÌáÐÖÕÌɯ ËÌÓɯ ×ÈáÐÌÕÛÌȭɯ +Èɯ ÙÈ××ÙÌÚÌÕÛÈáÐÖÕÌɯ

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]   

 

Fig. 4.1 ς Tomografo per esame CT. 

4.2.1. METODICA  DI  ACQUISIZIONE  

(Óɯ×ÙÐÕÊÐ×ÐÖɯÍÐÚÐÊÖɯÚÍÙÜÛÛÈÛÖɯ×ÌÙɯÓɀÈÊØÜÐÚÐáÐÖÕÌɯËÌÓÓÌɯÐÔÔÈÎÐÕÐɯöɯÓɀÈÛÛÌÕÜÈáÐÖÕÌɯËÌÐɯÙÈÎÎÐɯ7ɯ

ÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÐɯÛÌÚÚÜÛÐɯËÌÓɯÝÖÓÜÔÌɯÐÕɯÈÕÈÓÐÚÐȯɯÊÖÔÌɯÎÐãɯÚ×ÐÌÎÈÛÖɯÕÌÓɯÊÈ×ÐÛÖÓÖɯƕȮɯÚÌÊÖÕËÖɯÓÈɯ

ÓÌÎÎÌɯËÐɯÈÚÚÖÙÉÐÔÌÕÛÖɯËÌÓÓÈɯÙÈËÐÈáÐÖÕÌɯÌÓÌÛÛÙÖÔÈÎÕÌÛÐÊÈɯÐÕɯÜÕɯÔÌááÖȮɯÓɀintensità I(x) di un 

ÍÈÚÊÐÖɯËÐɯÍÖÛÖÕÐɯÊÏÌɯ×ÌÕÌÛÙÈɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÐɯÜÕɯÔÈÛÌÙÐÈÓÌɯÊÖÕɯÊÖÌÍÍÐÊÐÌÕÛÌɯËÐɯÈÛÛÌÕÜÈáÐÖÕÌɯ

lineare ʈ ËÌÊÙÌÚÊÌɯÌÚ×ÖÕÌÕáÐÈÓÔÌÕÛÌɯÈÓÓɀÈÜÔÌÕÛÈÙÌɯËÌÓɯÊÈÔÔÐÕÖɯ×ÌÙÊÖÙÚÖɯßɯÐÕɯÌÚÚÖȯ 

 Ὅὼ ὍὩ  (4.1) 

Il fascio di radiazione viene tanto p iù attenuato quanto maggiori sono la densità del 

materiale e lo spessore attraversati, e viceversa. In CT mediche eseguite per indagare 

ÓɀÈÕÈÛÖÔÐÈɯÐÕÛÌÙÕÈȮɯÚÖÓÐÛÈÔÌÕÛÌɯÓÌɯÖÚÚÈɯÚÖÕÖɯÓÌɯÚÛÙÜÛÛÜÙÌɯ×ÐķɯËÌÕÚÌȮɯÊÏÌɯËÜÕØÜÌɯÈÚÚÖÙÉÖÕÖɯ
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maggiormente i fotoni, mentre cavità riempite di aria e tessuti molli poco densi attenuano 

debolmente il fascio al suo passaggio. 

/ÌÙɯÓɀÐÙÙÈÎÎÐÈÔÌÕÛÖȮɯÊÖÔÌɯÚÖÙÎÌÕÛÌɯÚÐɯÜÛÐÓÐááÈɯÜÕɯÛÜÉÖɯÙÈËÐÖÎÌÕÖɯÊÏÌɯÌÔÌÛÛÌɯÜÕɯÍÈÚÊÐÖɯ

collimato di raggi X, generalmente di energie comprese fra 30 e 120 keV, che viene 

ÚÊÈÕÚÐÖÕÈÛÖɯÓÜÕÎÖɯÓɀÐÕÛÌÙÖɯÝÖÓÜÔÌɯËÈɯÈÕÈÓÐááÈÙÌȯɯÌÚÚÖɯÝÐÌÕÌɯÈÛÛÌÕÜÈÛÖɯÐÕɯÔÖËÖɯÝÈÙÐÈÉÐÓÌɯ

dai tessuti attraversati, in base alla loro densità. 

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 intensità residua I 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: 

 ‗ ὼ  ÌÎ (4.2) 

I0 öɯÓɀÐÕÛÌÕÚÐÛãɯÐÕÐáÐÈÓÌɯËÌÓɯÍÈÚÊÐÖȮɯÔÌÕÛÙÌɯʇɮ öɯÓɀÈÛÛÌÕÜÈáÐÖÕÌɯËÌÓɯÍÈÚÊÐÖɯ×ÙÖËÖÛÛÈɯÓÜÕÎÖɯÓÈɯ

×ÙÖÐÌáÐÖÕÌɯÖÛÛÌÕÜÛÈɯÖÚÚÌÙÝÈÕËÖɯÐÓɯÝÖÓÜÔÌɯËÈÓÓɀÈÕÎÖÓÖɯɮ, come rappresentato in figura 

4.2. 

 

Fig. 4.2 ς Profilo di intensità misurata dal detector e generazione del profilo di 
attenuazione. 

+ÈɯÚÊÈÕÚÐÖÕÌɯËÌÓɯÍÈÚÊÐÖɯËÐɯÙÈËÐÈáÐÖÕÌɯ7ɯ×ÙÖÊÌËÌɯÈɯÚÛÌ×ɯ×ÌÙɯÓɀÐÕÛÌÙÈɯÓÜÕÎÏÌááÈɯËÌÓɯÝÖÓÜÔÌɯ

da analizzare, registrando a intervalli angolari discret i le proiezioni della sezione assiale 

ÊÖÙÙÌÕÛÌÔÌÕÛÌɯ ÐÙÙÈÎÎÐÈÛÈȭɯ /ÌÙɯ ÖÎÕÐɯ ɁÍÌÛÛÈɂɯËÌÓɯ ÝÖÓÜÔÌȮɯÝÌÕÎÖÕÖɯ ÈÊØÜÐÚÐÛÌɯ×Ðķɯ ÝÐÚÛÌȮɯ

ovvero più proiezioni, registrate da angoli diversi, al fine di garantire una buona 

ÙÐÊÖÚÛÙÜáÐÖÕÌɯËÌÓÓɀÐÔÔÈÎÐÕÌɯ"3ɯÍÐÕÈÓÌȭ 

 

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. 

#ÜÙÈÕÛÌɯÓɀÈÊØÜÐÚÐáÐÖÕÌȮɯÐÓɯ×ÈáÐÌÕÛÌɯöɯËÐÚÛÌÚÖɯÚÜɯÜÕɯÚÜ××ÖÙto mobile che viene mosso 

ÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓÓɀÈÕÌÓÓÖɯËÌÓɯÛÖÔÖÎÙÈÍÖȭɯ"ÖÔÉÐÕÈÕËÖɯÐÓɯÔÖÝÐÔÌÕÛÖɯÙÖÛÈÛÖÙÐÖɯËÐɯÛÜÉÖɯÌɯ

rivelatore con quello traslazionale del lettino portapaziente, è possibile eseguire una CT 

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

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

ÛÖÔÖÎÙÈÍÐɯ ÚÌØÜÌÕáÐÈÓÐȮɯ ËÖÝÌɯ ÚÐɯ ÈÝÌÝÈɯ ÓɀÈÊØÜÐÚÐáÐÖÕÌɯ ËÐɯ ÍÌÛÛÌɯ ÈÚÚÐÈÓÐɯ ÊÖÕÚÌÊÜÛÐÝÌɯ ËÌÓɯ

volume. 

 

Fig. 4.3 ς Acquisizione CT a spirale. 

4.2.2. METODICA DI RICOSTRUZIONE E RAPPRESENTAZIONE 

DELLE  IMMAGINI  

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

necessario applicare degli algoritmi di deconvoluzione e ricostruzione per generare 

ÓɀÐÔÔÈÎÐÕÌɯÛÙÐËÐÔÌÕÚÐÖÕÈÓÌȭɯ(ÕɯÖÎÕÐɯ×ÙÖÐÌáÐÖÕÌɯöɯÊÖÕÛÌÕÜÛÈɯÓɀÐÕÍÖÙÔÈáÐÖÕÌɯËÌÓÓÈɯÚÖÔÔÈɯ

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 può generare una mappa tridimensionale della 

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

ÊÜÐɯöɯ×ÖÚÚÐÉÐÓÌɯÙÐ×ÙÖËÜÙÙÌɯÓɀÐÔÔÈÎÐÕÌɯƗ#ɯËÌÓɯÝÖÓÜÔÌɯÚÊÈÕÚÐÖÕÈÛÖȭɯ,ÈÎÎÐÖÙÌɯöɯÐÓɯÕÜÔÌÙÖɯ

di proiezioni registrate, più  ÈÊÊÜÙÈÛÈɯÌɯÕÐÛÐËÈɯÚÈÙãɯÓɀÐÔÔÈÎÐÕÌȭɯ(ɯÛÌÔ×ÐɯËÐɯÈÊØÜÐÚÐáÐÖÕÌɯÌɯËÐɯ

esposizione del paziente ai raggi X devono in ogni caso rimanere contenuti per ridurre 

ÈÓÓÖɯÚÛÙÌÛÛÖɯÕÌÊÌÚÚÈÙÐÖɯÓÈɯËÖÚÌɯÚÖÔÔÐÕÐÚÛÙÈÛÈÎÓÐɯËÜÙÈÕÛÌɯÓɀÌÚÈÔÌɯ"3ȭɯ!ÐÚÖÎÕÈɯÛÙÖÝÈÙÌɯÐÓɯ

giusto compromesso fra numero di proiezioni sufficiente per avere una buona 

ÙÐÚÖÓÜáÐÖÕÌɯËÌÓÓɀÐÔÔÈÎÐÕÌɯÌɯËÖÚÌɯÐÔ×ÈÙÛÐÛÈȭ 
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+Èɯ×ÙÖÊÌËÜÙÈɯËÐɯÙÐÊÖÚÛÙÜáÐÖÕÌɯÐÕÐáÐÈɯÜÕÈɯÝÖÓÛÈɯÛÌÙÔÐÕÈÛÈɯÓÈɯÍÈÚÌɯËÐɯÚÊÈÕÚÐÖÕÌɯËÌÓÓɀÐÕÛÌÙÖɯ

volume. Essa viene eseguita al computer mediante sofisticati algoritmi di filtraggio e 

deconvoluzione, combinando le proiezioni misurate dai vari angoli.  

Il volume analizzato viene ricostruito suddividendolo in voxel, il corrispettivo 

ÛÙÐËÐÔÌÕÚÐÖÕÈÓÌɯ ËÌÓɯ ×ÐßÌÓȮɯ ÖÝÝÌÙÖɯ ÓɀÜÕÐÛãɯ ÔÐÕÐÔÈɯ ËÐɯ ÝÖÓÜÔÌɯ ×ÙÌÚÈɯ Èɯ ÙÐÍÌÙÐÔÌÕÛÖȭɯ

+ɀÈlgoritmo assegna a ciascuno di essi un valore numerico costante che rappresenta il 

coefficiente di attenuazione medio dei tessuti contenuti al loro interno.  

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

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

retroproiezione filtrata, la quale applica un algoritmo di ricostruzione che incrocia i 

ÙÐÚÜÓÛÈÛÐɯËÌÓÓÌɯÝÈÙÐÌɯ×ÙÖÐÌáÐÖÕÐɯÌɯÚÍÙÜÛÛÈɯÓÈɯÛÙÈÚÍÖÙÔÈÛÈɯËÐɯ1ÈËÖÕɯËÌÓÓɀÖÎÎÌÛÛÖɯÊÖÔÌɯÍÐÓÛÙÖɯËÐɯ

convoluzione per la riduzione del rumore e di artefatti intrinsecamente presenti nel 

processo. Il metodo ad oggi più utilizzato è sicuramente il secondo. 

Al termine della procedura di ricostruzione, il risultato fornito è 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 è detto numero CT ed è espresso secondo la scala di Hounsfield, in unità 

Hounsf ield [HU] appunto, definita come segue:  

 ὲόάὩὶέ ὅὝ ὌὟ ρπππϽ 
‘  ‘

‘
 (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 densità 

ÓÖÊÈÓÌȺɯÙÐÚ×ÌÛÛÖɯÈɯØÜÌÓÓÖɯËÌÓÓɀÈÊØÜÈȮɯÊÏÌɯÝÐÌÕÌɯ×ÙÌÚÈɯÊÖÔÌɯÙÐÍÌÙÐÔÌÕÛÖɯËÈÓɯÔÖÔÌÕÛÖɯÊÏÌɯ

rappresenta il maggior costituente dei tessuti biologici umani.  

(ÓɯÕÜÔÌÙÖɯ"3ɯÛÌÖÙÐÊÖɯËÌÓÓɀÈÊØÜÈɯöɯ×ÈÙÐɯÈɯƔɯ'4ȮɯØÜÌÓÓÖɯËÌÓÓɀÈÙÐÈɯÙÐÚÜÓÛÈɯÌÚÚÌÙÌɯ-1000 HU, 

assumendo ʈariaǻƔɯ×ÖÐÊÏõɯÓɀÈÛÛÌÕÜÈáÐÖÕÌɯËÈɯÌÚÚÈɯ×ÙÖËÖÛÛÈɯöɯ×ÙÌÚÚÖÊÏõɯÕÜÓÓÈȭɯ+ÈɯÔÈÎÎÐÖÙɯ

parte dei tessuti molli del corpo umano è compresa nel range ±100 HU, mentre le ossa 

più dense e i denti possono arrivare fino a 3000 HU, come si nota dalla figura 4.4. 

 

Fig. 4.4 ς 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 però 

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 densità 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 PhantomȺɯ Ìɯ ÙÐ×ÌÛÜÛÈɯ ×ÌÙÐÖËÐÊÈÔÌÕÛÌɯ ×ÌÙɯ ÔÈÕÛÌÕÌÙÌɯ ÓɀÌÚÈÛÛa 

corrispondenza fra densità reale e valore HU ricostruito.  

 

Fig. 4.5 ς Fantoccio CIRS Electron Density Phantom per la calibrazione delle unità HU 
in CT. 

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

del volume ÚÊÈÕÚÐÖÕÈÛÖȮɯÐÓɯÙÐÚÜÓÛÈÛÖɯ×ÜğɯÌÚÚÌÙÌɯÐÓÓÜÚÛÙÈÛÖɯÊÖÕɯÓɀÜÛÐÓÐááÖɯËÐɯÜÕɯÚÖÍÛÞÈÙÌɯÊÏÌɯ

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 

tonalità di grigio abbinata ( figura 4.6). 

 

Fig. 4.6 ς wƛŎƻǎǘǊǳȊƛƻƴŜ ŘŜƭƭΩƛƳƳŀƎƛƴŜ /¢ Řƛ ǳƴŀ ŦŜǘǘŀ όǎƭƛŎŜύ ŀǎǎƛŀƭŜ ŘŜƭ ǾƻƭǳƳŜ 
scansionato. 
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In figura 4.7, si può vedere la ricostruzione CT della regione testa-collo 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 densità che hanno prodotto maggiore attenuazione del fascio, mentre in 

nero quelle ad attenuazione molto ridotta o p ressoché nulla. I diversi toni del grigio 

identificano i vari organi e tessuti a densità intermedie.  

 

Fig. 4.7 ςEsempi di immagini fornite dalla CT: in alto, a sinistra la ricostruzione 
volumetrica e a destra il piano assiale; in basso, i piani sagittale e frontale. 

2ÖÓÐÛÈÔÌÕÛÌȮɯ ×ÌÙɯ ÈÕÈÓÐááÈÙÌɯ ÓɀÈÕÈÛÖÔÐÈɯ Ìɯ ÓÌɯ ×ÈÛÖÓÖÎÐÌɯ ËÌÓɯ ×ÈáÐÌÕÛÌȮɯ ÚÐɯ ÖÚÚÌÙÝÈÕÖɯ ÐÕɯ

sequenza le varie sezioni assiali del volume scansionato, in modo da studiarlo fetta per 

ÍÌÛÛÈȭɯ0ÜÌÚÛÖɯÙÐÚÜÓÛÈɯÌÚÚÌÙÌȮɯÐÕÍÈÛÛÐȮɯÐÓɯÔÐÎÓÐÖÙɯ×ÜÕÛÖɯËÐɯÝÐÚÛÈɯ×ÌÙɯÓɀinterpretazione delle 

ÐÔÔÈÎÐÕÐɯ"3ɯÌɯËÌÓÓɀÐÕÛÌÙÖɯÝÖÓÜÔÌɯÙÐÊÖÚÛÙÜÐÛÖȭ 

4.2.3. 04 +(3 ɀ  DELL E  IMMAGINI  E  FONTI  DI  ERRORE  

(ÓɯÝÈÕÛÈÎÎÐÖɯËÌÓÓɀÌÚÈÔÌɯ"3ɯöɯØÜÌÓÓÖɯËÐɯ×ÌÙÔÌÛÛÌÙÌɯËÐɯÝÐÚÜÈÓÐááÈÙÌɯÌɯÐÕËÈÎÈÙÌɯÓɀÈÕÈÛÖÔÐÈɯ

interna attraverso la ricostruzione tridimensionale , fetta per fetta, del volume 

scansionato. 

Le immagini ricostruite sono però affette da alcune fonti di errore ed effetti intrinseci di 

distorsione che influiscono sulla loro qualità.  

3ÙÈɯ Ðɯ ×ÙÐÕÊÐ×ÈÓÐɯ ÍÈÛÛÖÙÐɯ ÊÏÌɯ ÐÕÍÓÜÌÕáÈÕÖɯ ÓÈɯ ÙÐÚÖÓÜáÐÖÕÌɯ Ú×ÈáÐÈÓÌɯ ËÌÓÓɀÐÔmagine, si 

evidenziano, ad esempio: 

- in fase di acquisizione : - le dimensioni dei sensori del detector; 

 - la distanza di campionamento fra le varie proiezioni e 

il numero di proiezioni registrate;  

 - la velocità di avanzamento del lettino e il passo di 

rotazione del detector, che insieme generano la 

traiettoria elicoidale della scansione; 

 - intensità 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 qualità ËÌÓÓɀÐÔÔÈÎÐÕÌɯÙÐÊÖÚÛÙÜÐÛÈɯöɯÐÓɯ

rumore. Anche nelle immagini CT, come nella generazione di qualsiasi altro tipo di 

immagine, è presente una certa quantità di rumore: esso può essere di tipo quantico 

oppure di tipo elettronico nel caso della CT. Il primo è dovuto alla natura probabilistica 

ËÌÓÓɀÐÕÛÌÙÈáÐÖÕÌɯÍÙÈɯÙÈËÐÈáÐÖÕÌɯÌɯÔÈÛÌÙÐÈɯÌɯÈÓÓÈɯÚÛÈÛÐÚÛÐÊÈɯËÐɯÊÖÕÛÌÎÎÐÖɯËÈɯ×ÈÙÛÌɯËÌÐɯÚÌÕÚÖÙÐɯ

del detector. Il secondo, invece, è 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 densità ricostruita e raffigurata 

ÕÌÓÓɀÐÔÔÈÎÐÕÌɯÙÐÚ×ÌÛÛÖɯÈÓÓÈɯËÌÕÚÐÛãɯÙÌÈÓÌɯËÌÓɯÔÌááÖȭ 

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 della frequenza di campionamento17 (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 

ËÌÓÓɀÐÔÔÈÎÐÕe, questo genera la tipica distorsione ad anello; 

- beam hardening, ÖÝÝÌÙÖɯ ÓɀÐÕËÜÙÐÔÌÕÛÖɯ ËÌÓɯ ÍÈÚÊÐÖɯ ×ÙÖËÖÛÛÖɯ ËÈɯ ÛÌÚÚÜÛÐɯ ÈËɯ ÈÓÛÈɯ

ËÌÕÚÐÛãȰɯÐɯÊÖÌÍÍÐÊÐÌÕÛÐɯËÐɯÈÛÛÌÕÜÈáÐÖÕÐɯËÐ×ÌÕËÖÕÖȮɯÐÕÍÈÛÛÐȮɯËÈÓÓɀÌÕÌÙÎÐÈɯËÌÓɯÍÈÚÊÐÖɯ

incidente: i raggi X di bassa energia vengono molto più 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 

ÛÈÓÌɯÌÍÍÌÛÛÖȮɯÉÈÚÈÛÖɯÚÜÓÓɀÈÛÛÌÕÜÈáÐÖÕÌɯÙÌÓÈÛÐÝÈɯËÐɯÖÎÕÐɯÙÈÎÎÐÖȰ 

                                                             
17 Per riprodurre correttamente le immagini CT e minimizzare il fenomeno di aliasing, deve essere rispettato il 

teorema di Shannon--àØÜÐÚÛɯÈ××ÓÐÊÈÛÖɯÈÓɯÊÈÔ×ÐÖÕÈÔÌÕÛÖɯÚ×ÈáÐÈÓÌɯËÌÓÓɀÖÎÎÌÛÛÖɯÐÕɯÈÕÈÓÐÚÐȮɯÚÐÈɯ×ÌÙɯÓÖɯÚÊÈÕÕÐÕÎɯ"3ɯ

trasversale sia per quello assiale ȹÕÌÓÓɀÈÊØÜÐÚÐáÐÖÕÌɯÈɯÚ×ÐÙÈÓÌȮɯÐɯËÜÌɯÚÖÕÖɯÊÖÔÉÐÕÈÛÐȺȭ 
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- motion artifact, distorsioni prodotte dal movimento del paziente durante 

ÓɀÈÊØÜÐÚÐáÐÖÕÌɯ"3ȭɯ2ÌɯÎÓÐɯÚ×ÖÚÛÈÔÌÕÛÐɯÚÖÕÖɯÊÖÕÛÌÕÜÛÐȮɯÕÌÓÓɀÐÔÔÈÎÐÕÌɯÚÈÙãɯÝÐÚibile 

solo un leggero effetto di sfocatura dei contorni; in caso contrario invece, si 

hanno artefatti molto più evidenti, che appaiono come immagini doppie o 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 può rappresentare i singoli tessuti realmente presenti, ma viene 

calcolato come la media pesata dei coefficienti di attenuazione dei vari tessuti 

conÛÌÕÜÛÐȭɯ3ÈÓÌɯÌÍÍÌÛÛÖɯöɯÝÐÚÐÉÐÓÌɯÚÖ×ÙÈÛÛÜÛÛÖɯÐÕɯÝÖÓÜÔÐɯÌÛÌÙÖÎÌÕÌÐȮɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÍÈÊÊÐÈɯ

fra mezzi di densità molto diversa fra loro (es: aria/mucose o, peggio, aria/osso, 

ecc.). 

 

Fig. 4.8 ς Artefatti delle immagini CT. 

4.2.4. LEGGERE  LE  IMMAGINI  CT 

Saper leggere le immagini CT è importante per interpretare correttamente ciò che viene 

rappresentato. 

"È×ÐÙÌɯ×ÙÐÔÈɯËÐɯÛÜÛÛÖɯÊÖÔÌɯöɯ×ÖÚÐáÐÖÕÈÛÖɯÌɯÖÙÐÌÕÛÈÛÖɯÐÓɯ×ÈáÐÌÕÛÌɯËÜÙÈÕÛÌɯÓɀÌÚÈÔÌɯȹÌɯØÜÐÕËÐɯ

come viene poi riprodotto nelle immagini CT) è un requisito fondamentale per ot tenere 

informazioni corrette sulla sua anatomia. La diagnosi viene fatta dal medico osservando 

ÎÓÐɯÖÙÎÈÕÐȮɯÓÌɯÚÛÙÜÛÛÜÙÌɯÌɯÐɯÛÌÚÚÜÛÐɯÝÐÚÐÉÐÓÐɯÕÌÓÓɀÌÚÈÔÌɯÛÙÈÔÐÛÌɯÊÖÔ×ÌÛÌÕáÌɯÚ×ÌÊÐÍÐÊÏÌɯÐÕɯ

ËÐÚÊÐ×ÓÐÕÌɯØÜÈÓÐɯÓÈɯÔÖÙÍÖÓÖÎÐÈȮɯÓɀÈÕÈÛÖÔÐÈɯÌɯÓÈɯ×ÈÛÖÓÖÎÐÈɯÊÓÐÕÐÊÈɯËÌÓɯÊorpo umano, ma 

ÊÖÕÖÚÊÌÙÌɯÓÈɯËÐÚ×ÖÚÐáÐÖÕÌɯËÌÓɯ×ÈáÐÌÕÛÌɯËÜÙÈÕÛÌɯÓɀÈÊØÜÐÚÐáÐÖÕÌɯËÐÈÎÕÖÚÛÐÊÈɯ×ÌÙÔÌÛÛÌȮɯÈÕÊÏÌɯ

Èɯ ÊÏÐɯ ÕÖÕɯ öɯ ÌÚ×ÌÙÛÖɯ ËÌÓÓÌɯ ÔÈÛÌÙÐÌɯ ×ÙÐÔÈɯ ÊÐÛÈÛÌȮɯ ËÐɯ ÍÖÙÔÜÓÈÙÌɯ ÜÕɀÐÕÛÌÙ×ÙÌÛÈáÐÖÕÌɯ
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È××ÙÖÚÚÐÔÈÛÐÝÈɯÌɯËÐɯÈÝÌÙÌȮɯ×ÌÙÓÖÔÌÕÖȮɯÜÕɀÐËÌÈɯËÐɯÊÐğɯÊÏÌɯÝÐÌÕÌɯÙÈ××ÙÌÚÌntato nelle 

immagini ricostruite.  

(ÕɯÉÈÚÌɯÈÓÓÈɯÛÐ×ÖÓÖÎÐÈɯÌɯÈÓÓÈɯÊÖÓÓÖÊÈáÐÖÕÌɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯÊÖÙ×Ö della patologia (nel caso 

specifico, la neoplasia che si vuole andare a trattare con il fascio di adroni), il paziente 

può essere disposto sul lettino secondo le orientazioni HF (head first) oppure FF (feet first). 

Nel primo caso, il paziente è disteso con la testa rivolta verso il tomografo, mentre il 

lettino avanza verso di esso: la testa del paziente è la prima parte del corpo ad entrare 

ÕÌÓÓɀÈÕÌÓÓÖɯËÌÓɯÎÈÕÛÙàɯÌɯÈËɯÌÚÚÌÙÌɯÚÊÈÕÚÐÖÕÈÛÈɯËÜÙÈÕÛÌɯÓÈɯ"3ȮɯÔÌÕÛÙÌɯÓɀÜÓÛÐÔÈɯ×ÈÙÛÌɯöɯÓÈɯ

regione caudale. #Ö×ÖɯÊÏÌɯöɯÚÛÈÛÈɯÊÖÔ×ÓÌÛÈÛÈɯÓÈɯÚÊÈÕÚÐÖÕÌɯËÌÓÓɀÐÕÛÌÙÖɯÝÖÓÜÔÌɯËÐɯÐÕÛÌÙÌÚÚÌȮɯ

ÓÈɯ ÙÐÊÖÚÛÙÜáÐÖÕÌɯ ËÌÓÓɀÐÔÔÈÎÐÕÌɯ ÐÕÐáÐÈɯ ËÈÓÓɀÜÓÛÐÔÈɯ ÍÌÛÛÈɯ ÈÊØÜÐÚÐÛÈɯ Ìɯ ×ÙÖÊÌËÌɯ ÐÕɯ ÝÌÙÚÖɯ

contrario a quello di scanning, quindi dai piedi verso la testa. Questa modalità viene 

utilizzata principalmente quando si vogliono indagare regioni anatomiche della parte 

superiore del corpo. 

Viceversa, in caso di posizionamento FF, il paziente è disteso sul lettino con i piedi posti 

ËÐɯÍÙÖÕÛÌɯÈÓÓɀÈ××ÈÙÌÊÊÏÐÈÛÜÙÈɯ×ÌÙɯÓɀÐÔÈÎÐÕÎɯ"3ɯÌɯÓÈɯÚÊÈÕÚÐÖÕÌɯ×ÙÖÊÌËÌɯËÈÐɯ×ÐÌËÐȮɯÊÏÌɯ

ÌÕÛÙÈÕÖɯ ×ÌÙɯ ×ÙÐÔÐȮɯ ÝÌÙÚÖɯ ÓÈɯ ÛÌÚÛÈȭɯ +Èɯ ÙÐÊÖÚÛÙÜáÐÖÕÌɯ ËÌÓÓɀÐÔÔÈÎÐÕÌɯ ÈÝÝÐÌÕÌɯ ÐÕɯ ÝÌÙÚÖɯ

opposto. Ad ogni modo, il caso FF è molto più raro rispetto al  ×ÙÌÊÌËÌÕÛÌɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯ

ËÌÓÓɀÈÔÉÐÛÖɯÈËÙÖÛÌÙÈ×ÐÊÖȮɯËÈÓɯÔÖÔÌÕÛÖɯÊÏÌɯÌÚÚÖɯÚÐɯÜÛÐÓÐááÈɯ×ÌÙɯÚÊÈÕÚÐÖÕÈÙÌɯáÖÕÌɯËÌÓÓÈɯ

×ÈÙÛÌɯÐÕÍÌÙÐÖÙÌɯËÌÓɯÊÖÙ×ÖȮɯÈÓɯËÐɯÚÖÛÛÖɯËÌÓɯÉÈÊÐÕÖȮɯÔÌÕÛÙÌɯÓɀÈËÙÖÛÌÙÈ×ÐÈɯÊÜÙÈɯ×ÈÙÛÐÊÖÓÈÙÐɯ

tipologie di neoplasie che si localizzano principalmente nelle regioni craniale, toracica o 

pelvica. I pazienti trattati con adroni vengono esaminati (e, dunque, poi anche irraggiati) 

quasi esclusivamente in posizione HF. 

Inoltre, si può scegliere di collocare sul lettino il paziente supino (S), ovvero sdraiato sulla 

ÚÊÏÐÌÕÈɯÊÖÕɯÐÓɯÝÐÚÖɯÙÐÝÖÓÛÖɯÝÌÙÚÖɯÓɀÈÓÛÖȮɯÖ××ÜÙÌɯ×ÙÖÕÖɯȹ/ȺȮɯËÐÚÛÌÚÖɯÚÜÓɯÝÌÕÛÙÌɯÊÖÕɯÐÓɯÝÐÚÖɯ

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 l e varie opzioni, si ottengono 4 posizionamenti possibili sul lettino:  

- HFS (head first supine), con il paziente supino e la testa che entra per prima nel 

tomografo; 

- HFP (head first prone), con il paziente prono e la testa che entra per prima nel 

tomografo; 

- FFS (feet first supine), con il paziente supino e i piedi che entrano per primi nel 

tomografo; 

- FFP (feet first prone), con il paziente prono e i piedi che entrano per primi nel 

tomografo. 

Per leggere correttamente le immagini CT, bisogna considerare che solitamente si 

analizzano in sequenza le immagini delle varie sezioni assiali del volume scansionato, 

fetta per fetta, e la prospettiva da cui esse vengono osservate è quella frontale al 

tomografo, ai piedi del lettino, come rappresentato in figura 4.9. Tenendo presente ciò, 

nei casi di posizionamento HFP e FFS, la destra e la sinistra del paziente coincidono con 

ØÜÌÓÓÌɯËÌÓÓɀÖÚÚÌÙÝÈÛÖÙÌȮɯÔÌÕÛÙÌɯÕÌÐɯÊÈÚÐɯ'%2ɯÌɯ%%/ɯÓÈɯËÌÚÛÙÈɯËÌÓɯ×ÈáÐÌÕÛÌɯÊÖÙÙÐÚ×ÖÕËÌɯÈÓÓÈɯ

ÚÐÕÐÚÛÙÈɯËÌÓÓɀÖÚÚÌÙÝÈÛÖÙÌɯÌɯÝÐÊÌÝÌÙÚÈȭ 
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Fig. 4.9 ς Prospettiva di osservazione delle immagini CT. Nel presente caso, il 
paziente è disposto sul lettino in posizione HFS (head first supine). 

4.2.5. CALIBRAZIONE   HU -WEPL  PER  +ɀ #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.  

È già stato evidenziato come il fascio abbia dimensioni in sezione non trascurabili (fino a 

ƖƔɯÔÔɯÊÐÙÊÈɯËÐɯËÐÈÔÌÛÙÖɯÕÌÓɯÊÈÚÖɯËÐɯ×ÙÖÛÖÕÐɯÌɯÊÐÙÊÈɯƜɯÔÔɯ×ÌÙɯÐÓɯÊÈÙÉÖÕÐÖȮɯÈÓÓɀÐÚÖÊÌÕÛÙÖȮɯÈÓÓÌɯ

rispettive energie minime di estrazione) e il software TPS deve tenere conto di ciò 

durante la progettazion ÌɯËÌÓÓÌɯÌÕÌÙÎÐÌɯ×ÌÙɯÓɀÐÙÙÈÎÎÐÈÔÌÕÛÖɯËÌÓÓÌɯÝÈÙÐÌɯ×ÙÖÍÖÕËÐÛãɯËÌÓɯ

ÛÜÔÖÙÌɯÌɯ×ÌÙɯÐÓɯÊÈÓÊÖÓÖɯËÌÓÓÈɯËÐÚÛÙÐÉÜáÐÖÕÌɯÚ×ÈáÐÈÓÌɯËÐɯËÖÚÌɯÚÖÔÔÐÕÐÚÛÙÈÛÈȯɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÐɯ

un target così complesso ed eterogeneo come il corpo umano, infatti, porzioni diverse 

della sezione deÓɯÍÈÚÊÐÖɯ×ÖÚÚÖÕÖɯÌÚÚÌÙÌɯÚÖÎÎÌÛÛÌɯÈÓÓɀÈÛÛÙÈÝÌÙÚÈÔÌÕÛÖɯËÐɯÛÌÚÚÜÛÐɯËÐɯÚ×ÌÚÚÖÙÌɯ

e densità 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 densità di questo: a parità di energia, il range della 

particella è tanto maggiore quanto minore è la densità del materiale attraversato. A 

×ÈÙÛÐÙÌɯËÈÓÓɀÌØÜÈáÐÖÕÌɯËÐɯ!ÌÛÏÌ-Bloch, si può ricavare che, per particelle identiche, alla 

medesima energia, incidenti su due mezzi differenti (1 e 2) di densità ʍ1 e ʍ2, i range R1 e 

R2 percorsi in essi sono legati da proporzionalità inversa, secondo la relazione: 

 Ὑ

Ὑ
ḙ
” 

”
 (4.4) 

Dunque, se si considera un target eterogeneo come il corpo umano, particelle dello stesso 

fascio possono raggiungere ed essere completamente fermate a profondità differenti al 

suo interno. Dal punto di vista opposto, analogamente, medesime profondità 



 

75 

4.2.5  -  CALIBRAZIONE  HU -6$/+ɯɯ/$1ɯɯ+ɀ #1.3$1 /(  

geometriche in esso non implicano necessariamente medesime energie di estrazione delle 

particelle incidenti.  

Per tenere conto delle diverse densità incontrate dalla particella lungo la traccia 

attraverso il volume bersaglio e calcolare la corretta energia di estrazione necessaria per 

raggiungere un determinato punto in profondità, viene utilizzato il WEPL ( water 

equivalent path lenght, la lunghezza del cammino equivalente in acqua), ovvero si 

trasforma la lunghezza del percorso geometrico della particella in un mezzo di una certa 

densità in un percorso analogo in acqua di lunghezza equivalente, moltiplicando il primo 

per un coefficiente calcolato come il rapporto fra la densità del materiale attraversato e la 

ËÌÕÚÐÛãɯËÌÓÓɀÈÊØÜÈȯ 

 ὰ  
”

”
 ὰ  (4.5) 

Si noti che lunghezza reale e lunghezza equivalente sono espresse nella stessa unità di 

misura, a patto che anche le due densità lo siano. 

3ÜÛÛÐɯÐɯÊÈÓÊÖÓÐɯÌɯÐɯÊÖÕÍÙÖÕÛÐɯÍÙÈɯÓÌɯËÜÌɯ"3ɯËÌÐɯ×ÈáÐÌÕÛÐɯÈÕÈÓÐááÈÛÐɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯ×ÙÌÚÌnte 

lavoro di tesi sono stati effettuati appunto in termini di WEPL.  

 ÕÊÏÌɯÓÈɯÔÈÛÙÐÊÌɯÛÙÐËÐÔÌÕÚÐÖÕÈÓÌɯÙÐÊÖÚÛÙÜÐÛÈɯËÜÙÈÕÛÌɯÓɀÌÚÈÔÌɯ"3ȮɯÊÏÌɯÙÐ×ÙÖËÜÊÌɯÐÓɯÝÖÓÜÔÌɯ

scansionato, può essere espressa secondo il criterio del WEPL: in pratica, la densità media 

di ogni voxel, calcolata in unità HU durante il processo di ricostruzione d ÌÓÓɀÐÔÔÈÎÐÕÌȮɯ

ÝÐÌÕÌɯ ÙÈ××ÙÌÚÌÕÛÈÛÈɯ ÐÕɯ ÙÌÓÈáÐÖÕÌɯ Èɯ ØÜÌÓÓÈɯ ËÌÓÓɀÈÊØÜÈɯ ÈÛÛÙÈÝÌÙÚÖɯ ÐÓɯ ÊÖÌÍÍÐÊÐÌÕÛÌɯ

ËÌÓÓɀÌØÜÈáÐÖÕÌɯƘȭƙȭɯ+ÈɯÊÖÕÝÌÙÚÐÖÕÌɯËÌÐɯÝÖßÌÓɯËÈɯÜÕÐÛãɯ'4ɯÈɯÊÖÌÍÍÐÊÐÌÕÛÐɯ6$/+ɯÝÐÌÕÌɯ

eseguita grazie a una curva di calibrazione HU - WEPL che viene acquisita 

sperimentalmente con fantocci e strumenti dedicati e ripetuta periodicamente una o due 

ÝÖÓÛÌɯÈÓÓɀÈÕÕÖȮɯËÐɯÕÖÙÔÈȭɯ#ÜÙÈÕÛÌɯÓÈɯÊÖÚÛÙÜáÐÖÕÌɯËÌÓÓÈɯÊÜÙÝÈɯËÐɯÊÈÓÐÉÙÈáÐÖÕÌȮɯÚÐɯÔÐÚÜÙÈɯÓÈɯ

ÊÖÕÝÌÙÚÐÖÕÌɯÌÚÈÛÛÈɯËÐɯÜÕÈɯËÌÊÐÕÈɯËÐɯ×ÜÕÛÐɯÈÓÓɀÐÕÊÐÙÊÈȰɯÐɯ×ÜÕÛÐɯÐÕÛÌÙÔÌËÐɯÚÖÕÖɯ×ÖÐɯÊalcolati 

per interpolazione lineare. In tabella 4.2, sono riportati Ðɯ×ÜÕÛÐɯÈÊØÜÐÚÐÛÐɯËÜÙÈÕÛÌɯÓɀÜÓÛÐÔÈɯ

curva di calibrazione effettuata al CNAO. Alla densità di ciascun elemento sono 

associate: due colonne di valori HU, poiché bisogna scegliere il protocollo di acquisizione 

CT18 adeguato (head, per la testa, o pelvis, 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 particella 19 selezionata per 

ÓɀÐÙÙÈÎÎÐÈÔÌÕÛÖȭ 

  

                                                             
18 In ciascun protocollo CT sono già preimpostati i valori di esposizione, intensità 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 

intensità e correnti più 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 modalità di 

acquisizione. 
19 Il range e i valori di WEPL dipendono dal tipo di particella selezionata e il processo di interazione collisionale 

ÛÙÈɯ×ÈÙÛÐÊÌÓÓÌɯÊÈÙÐÊÏÌɯÌɯÔÈÛÌÙÐÈɯöɯËÌÚÊÙÐÛÛÖɯËÈÓÓɀÌØÜÈáÐÖÕÌɯËÐɯ!ÌÛÏÌ-Bloch. 
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CALIBRAZIONE  HU - WEPL 

Materiale  Densità [g cm-3]  
Valori HU  [HU] Valori WEPL 

Testa Pelvi Carbonio Protoni 
aria   -1024 -1024 0,0011 0,0011 

polmone (fase inspiratoria) 0,19 -892 -837 0,1979 0,191 

polmone (fase espiratoria) 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 

osso trabecolare  1,117 290 248 1,122 1,108 

osso corticolare 1,456 1192 973 1,46 1,46 

titanio   3080 3080 3,15 3,15 

 
Tab. 4.2 ς Valori di calibrazione HU ς WEPL utilizzati al CNAO. 

 

Fig. 4.10 ς Esempio di curva di calibrazione nel caso HU con modalità di acquisizione 
head e WEPL per ioni carbonio. Le altre curve hanno un andamento molto simile a 
quella rappresentata. 

Come si può osservare dalla figura 4.10, la curva di calibrazione non è perfettamente 

lineare: questo è dovuto al fatto che la fisica di interazione fra radiazione e materia è 

molto diversa per gli adroni carichi, con cui deve essere effettuato il trattamento, rispetto 

ÈÓɯÊÈÚÖɯËÌÐɯÍÖÛÖÕÐȮɯÊÏÌɯÝÌÕÎÖÕÖɯÜÛÐÓÐááÈÛÐɯ×ÌÙɯÓɀÐÔÈÎÐÕÎɯ"3ȭɯ"Ðğɯ×ÜğɯÎÌÕÌÙÈÙÌɯÐÕÊÌÙÛÌááÌɯ

nella previsi one del range reale delle particelle e rappresenta una delle possibili fonti di 

errore già discusse nel paragrafo 3.1. 

4.2.6. ESTRAZIONE  DEI  DATI  UTILI  DAI  FILE  DICOM  CT 

Per poter effettuare simulazioni accurate e realistiche dei casi studio selezionati, è 

fondamentale riprodurre correttamente la geometria del paziente in fase di acquisizione 
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ËÌÓÓÌɯÐÔÔÈÎÐÕÐɯÌȮɯÚÜÊÊÌÚÚÐÝÈÔÌÕÛÌȮɯÛÜÛÛÌɯÓÌɯÚ×ÌÊÐÍÐÊÏÌɯÛÌÊÕÐÊÏÌɯÐÔ×ÖÚÛÈÛÌɯ×ÌÙɯÓɀÌÙÖÎÈáÐÖÕÌɯ

del fascio nei vari campi di trattamento. Le informazioni necessarie a tale scopo sono 

ÙÐ×ÖÙÛÈÛÌɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÐɯÝÈÙÐɯÍÐÓÌɯ#(".,ɯËÌÓɯ×ÈáÐÌÕÛÌȭ 

(ɯËÈÛÐɯ"3ɯÚÖÕÖɯÊÈÛÈÓÖÎÈÛÐɯÐÕɯÛÈÎɯÚ×ÌÊÐÍÐÊÐɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÐɯÍÐÓÌɯ#(".,ɯÊÖÔ×ÐÓÈÛÐɯÈɯÚÌÎÜÐÛÖɯËÌÓɯ

processo di ricostruzione del volume scansionato. Per ogni fetta assiale del volume, viene 

creato un file contenente la rappresentazione 2D della fetta in unità HU e altre 

informazioni di acquisizione; le varie fette possono, poi, essere ordinate in sequenza in 

ÔÖËÖɯËÈɯÙÐ×ÙÖËÜÙÙÌɯÓÈɯÔÈÛÙÐÊÌɯƗ#ɯËÐɯÝÖßÌÓɯÌȮɯËÜÕØÜÌȮɯÐÓɯÝÖÓÜÔÌɯÚÖÛÛÖ×ÖÚÛÖɯÈÓÓɀÌÚÈÔÌȭ 

Per lɀÌÚÛÙÈáÐÖÕÌɯ ËÌÐɯËÈÛÐɯ ÜÛÐÓÐɯ ËÈÐɯ ÍÐÓÌɯ #(".,ɯËÌÓÓÈɯ "3Ȯɯ öɯ ÚÛÈÛÖɯ ÜÛÐÓÐááÈÛÖɯ ÓÖɯÚÊÙÐ×Ûɯ

MATLAB 20  PREPARATORE_DATI.m da me scritto: esso apre e riordina correttamente 

tutti i file delle singole fette e, assemblandole, costruisce la matrice tridimensionale di 

valor i HU, che viene salvata in una variabile MATLAB chiamata volume_image. Insieme 

ad essa, vengono generate anche le variabili slice_data e image_meta_data che contengono 

alcuni dati utili per la ricostruzione della geometria del paziente.  

In image_meta_data vengono salvate le informazioni estratte dai seguenti tag dei file 

DICOM CT:  

A.1) Patient ID: identificativo del paziente analizzato;  

A.2) Modalityȯɯ Ú×ÌÊÐÍÐÊÈɯ ÓÈɯ ×ÙÖÝÌÕÐÌÕáÈɯ ËÌÐɯ ËÈÛÐɯ ÙÐ×ÖÙÛÈÛÐɯ ÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯ ËÌÓɯ ÍÐÓÌɯ

#(".,ȰɯÐÕɯØÜÌÚÛÖɯÊÈÚÖȮɯÚÐɯÏÈɯȿ"3ɀȰ 

A.3) Acquisition Date: data di acquisizione della CT; 

A.4) Body Part Examinedȯɯ ÙÌÎÐÖÕÌɯ ÊÖÙ×ÖÙÌÈɯ ÈÕÈÓÐááÈÛÈɯ ËÜÙÈÕÛÌɯ ÓɀÌÚÈÔÌȰɯ

ÎÌÕÌÙÈÓÔÌÕÛÌȮɯÓÌɯáÖÕÌɯ×ÐķɯÛÙÈÛÛÈÛÌɯÈÓɯ"- .ɯÚÖÕÖɯØÜÌÓÓÈɯ×ÌÓÝÐÊÈɯȹȿ/$+5(2ɀȺȮɯ

ØÜÌÓÓÈɯÛÖÙÈÊÐÊÈɯȹȿ"'$23ɀȺɯÖɯÓÈɯÛÌÚÛÈɯȹȿ'$ #ɀȺȰ 

A.5) Protocol Name: protocollo di acquisizione impostato. Al CNAO, si utilizzano 

ÐÓɯ×ÙÖÛÖÊÖÓÓÖɯȿ13ɍ'ÌÈË3ÏÐÕɀɯÖ××ÜÙÌɯÐÓɯ×ÙÖÛÖÊÖÓÓÖɯȿ13ɍ/ÌÓÝÐÚ3ÏÐÕɀȰ 

A.6) Patient Position (PP)ȯɯ×ÖÚÐáÐÖÕÌɯËÌÓɯ×ÈáÐÌÕÛÌɯÚÜÓɯÓÌÛÛÐÕÖɯȹȿ'%2ɀȮɯȿ'%/ɀȮɯȿ%%2ɀȮɯ

ȿ%%/ɀȺȰ 

A.7) Number of Slices: numero di fette in cui è stato suddiviso il volume 

scansionato; i dati relativi ad ogni fetta CT sono salvati in un file DICOM, 

quindi avrò 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 

paziente21, della porzione scansionata; è calcolato come il prodotto del 

numero di fette per lo spessore di ciascuna fetta. 

In slice-data, invece, sono contenute le seguenti informazioni, estratte da ciascuno dei file 

DICOM della CT, fetta per fetta:   

                                                             
20 I file MATLAB con estensione .m (detti anche M -file)  ÊÖÕÛÌÕÎÖÕÖɯÐÓɯÊÖËÐÊÌɯÚÊÙÐÛÛÖɯËÈÓÓɀÜÛÌÕÛÌȮɯÖÝÝÌÙÖɯÜÕÈɯ

sequenza di comandi che il programma deve eseguire. I file .mat , invece, contengono variabili e dati MATLAB 

salvati dal workspace del programma.  
21 Per la definizione del sistema di riferimento DICOM de l paziente e degli altri sistemi di riferimento utilizzati, 

vedi il capitolo 5.  
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B.1) Data Collection Diameter, in [mm]: diametro della sezione del volume 

ÚÊÈÕÚÐÖÕÈÛÖɯ ËÜÙÈÕÛÌɯ ÓɀÈÊØÜÐÚÐáÐÖÕÌɯ "3Ȱɯ ÐÓɯ ÛÖÔÖÎÙÈÍÖɯ ÜÛÐÓÐááÈÛÖɯ ÏÈɯ ÜÕɯ

diametro di acquisizione pari a 500 mm; 

B.2) Reconstruction Diameter, in [mm]: diametro della sezione del volum e 

ÙÐÊÖÚÛÙÜÐÛÖɯÕÌÓÓɀÐÔÔÈÎÐÕÌɯÈɯÚÌÎÜÐÛÖɯËÌÓɯ×ÙÖÊÌÚÚÖɯËÐɯÈÊØÜÐÚÐáÐÖÕÌȰɯÚÖÓÐÛÈÔÌÕÛÌȮɯ

ÝÐÌÕÌɯÙÐÊÖÚÛÙÜÐÛÖɯÐÓɯËÐÈÔÌÛÙÖɯËÌÓÓɀÐÕÛÌÙÖɯÝÖÓÜÔÌɯÈÊØÜÐÚÐÛÖȮɯØÜÐÕËÐɯÈÕÊÏÌɯÐÕɯ

questo tag si ha 500 mm; 

B.3) Physical Height e Physical Width, in [mm]: altezza e larghezza riprod otte 

ÕÌÓÓɀÐÔÔÈÎÐÕÌɯ"3ȰɯÓÈɯÚÌáÐÖÕÌɯÊÐÙÊÖÓÈÙÌɯËÌÓɯÝÖÓÜÔÌɯÙÐÊÖÚÛÙÜÐÛÖɯöɯÐÕÚÊÙÐÛÛÈɯ

ÕÌÓÓɀÐÔÔÈÎÐÕÌɯ"3ɯØÜÈËÙÈÛÈȮɯØÜÐÕËÐɯÌÕÛÙÈÔÉÌɯÚÖÕÖɯ×ÈÙÐɯÈɯƙƔƔɯÔÔȰ 

B.4) Rows e ColumnsȯɯÕÜÔÌÙÖɯËÐɯ×ÐßÌÓɯÊÏÌɯÊÖÔ×ÖÕÎÖÕÖɯÓɀÐÔÔÈÎÐÕÌɯËÌÓÓÈɯÍÌÛÛÈȮɯÐÕɯ

direzione verticale e orizzontale rispettivamente; la risoluzione è pari a 512 Ͻ 

512 pixel; 

B.5) Pixel Spacing: contiene le dimensioni dei pixel, calcolate come il rapporto di 

altezza e larghezza ËÌÓÓɀÐÔÔÈÎÐÕÌɯÙÐÚ×ÌÛÛÖɯÈÓɯÕÜÔÌÙÖɯËÐɯ×ÐßÌÓɯËÐÚ×ÖÕÐÉÐÓÐɯ

lungo le due direzioni (ovvero 
 

  
πȢωχφφ ); i pixel delle immagini 

di ciascuna fetta sono, dunque, di 0.9766 Ͻ 0.9766 mm2;  

B.6) Slice Thickness: spessore delle fette in cui è stato suddiviso il volume per 

eseguire la ricostruzione; generalmente, nei protocolli di acquisizione usati 

al CNAO è impostato un valore pari a 2 mm. Esso rappresenta la terza 

dimensione dei voxel, che avranno, quindi, dimensioni di 0.9766 Ͻ 0.9766 Ͻ 2 

mm 3;  

B.7) Slice Location: coordinata spaziale z della fetta, in sistema di riferimento 

DICOM del paziente; ciò permette di ordinare correttamente le varie fette e 

ricostruire la rappresentazione tridimensionale del volume scansionato nella 

CT; 

B.8) Patient Position (PP): vedi voce A.6; il posizionamento del paziente viene 

specificato anche per ciascuna fetta; 

B.9) Image Position Patient (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 

ØÜÌÓÓÌɯËÐɯØÜÈÓÚÐÈÚÐɯÈÓÛÙÖɯ×ÜÕÛÖɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓÓÈɯÔÈÛÙÐÊÌɯËÐɯÝÖßÌÓȰ 

B.10) Image Orientation Patient (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. 

$ÚÚÖɯÐËÌÕÛÐÍÐÊÈɯÓÈɯËÐÚ×ÖÚÐáÐÖÕÌɯËÌÓɯ×ÈáÐÌÕÛÌɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓÓÈɯÔÈÛÙÐÊÌɯËÐɯÝÖßÌÓȭɯ

(ÕɯÉÈÚÌɯÈÓÓÈɯ×ÖÚÐáÐÖÕÈÔÌÕÛÖɯÚÊÌÓÛÖȮɯÓɀ(./ɯ×ÜğɯÈÚÚÜÔÌÙÌɯÜÕÈɯËÐɯØÜÌÚÛÌɯÚÌÙÐÌɯËÐɯ

valori:  

 

                                                             
22 $ÚÚÖɯöɯËÌÍÐÕÐÛÖɯ×ÌÙɯÖÎÕÜÕÈɯËÌÓÓÌɯÍÌÛÛÌɯËÌÓɯÝÖÓÜÔÌȮɯÔÈɯÓɀ(./ɯËÐɯÙÐÍÌÙÐÔÌÕÛÖɯöɯÌÚÊÓÜÚÐÝÈÔÌÕÛÌɯØÜÌÓÓÖɯËÌÓÓÈɯ×ÙÐÔÈɯ

fetta della CT. 
23 Vedi il paragrafo 5.3 per una descrizione più 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 Value: valore HU minimo presente nella fetta CT;  

B.12) Largest Image Pixel Value: valore HU massimo presente nella fetta CT; 

B.13) Slice Data: matrice 2D dei valori in unità HU associati ai 512 Ͻ 512 voxel di 

quella fetta. 

Per ciascun paziente analizzato, queste sono le informazioni utili che sono state estratte 

ËÈÐɯÍÐÓÌɯ#(".,ɯËÌÓÓÌɯÝÈÙÐÌɯÍÌÛÛÌɯ"3ȮɯÕÌÊÌÚÚÈÙÐÌɯÈɯÙÌ×ÓÐÊÈÙÌɯÓÈɯÎÌÖÔÌÛÙÐÈɯÙÌÈÓÌɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯ

della simulazione. Le variabili volume_image, slice_data e image_meta_data, che le 

contengono, sono state salvate nel file VOLUME_IMAGE.mat e utilizzate, poi, nel corso 

delle varie simulazioni.  

 

Fig. 4.11 ς Illustrazione grafica mediante il visualizzatore Volume Viewer di MATLAB 
della ricostruzione tridimensionale del volume scansionato 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 

ÝÈÙÐɯÛÈÙÎÌÛɯÙÈËÐÖÛÌÙÈ×ÐÊÐɯÌɯËÌÎÓÐɯÖÙÎÈÕÐɯÈɯÙÐÚÊÏÐÖɯÚÜÓÓÌɯÐÔÔÈÎÐÕÐɯÈÊØÜÐÚÐÛÌɯÊÖÕɯÓɀÌÚÈÔÌɯ"3Ȯɯ

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 tossicità in esso. I 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, è 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_DATI.m Êɀöɯ ÜÕÈɯ ÚÌáÐÖÕÌɯ ËÐɯ ÊÖËÐÊÌɯ ËÌËÐÊÈÛÈɯ

ÈÓÓɀÌÚÛÙÈáÐÖÕÌɯ ËÌÐɯ ËÈÛÐɯ ÜÛÐÓÐɯ ËÈÓɯ ÍÐÓÌɯ 13-STRUCT del paziente. I tag DICOM che 

contengono i dati di interesse sono i seguenti: 

1) Patient ID; 

2) ModalityȯɯÐÕɯØÜÌÚÛÖɯÊÈÚÖȮɯöɯÚ×ÌÊÐÍÐÊÈÛÖɯȿ132314"3ɀȰ 

3) Study Date: data in cui è stato generato il file; 

4) Study Description: si riporta 'RT^RT_HeadThin ' o 'RT^RT_PelvisThin', in base al 

protocollo di acquisizione;  

5) Patient Position (PP); 

6) Structure Set ROI Sequence, in 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 (ROI Name) e il numero (ROI Number) 

ÈÛÛÙÐÉÜÐÛÐɯÈÓÓÈɯ1.(ɯÚÊÌÓÛÈɯȹÌÚȯɯȿÔÐËÖÓÓÖɀɯɬ ȿƘɀȺȰ 

7) RT ROI Observation SequenceȯɯÈÕÊÏÌɯØÜÐɯÊɀöɯÜÕɯÐÛÌÔɯ×ÌÙɯÖÎÕÐɯÚÛÙÜÛÛÜÙÈɯËÐÚÌÎÕÈÛÈȮɯ

in cui si possono trovare il Referenced ROI Number, il numero per risalire alla 

ÚÛÙÜÛÛÜÙÈȮɯÌɯÓɀRT ROI Interpreted Type, che specifica la tipologia di struttura 

disegnata (generalmente, ci possono essere ȿ/35ɀȮɯȿ"35ɀȮɯÈÓÛÙÐɯÛÈÙÎÌÛɯÜÚÈÛÐɯÐÕɯ

ÙÈËÐÖÛÌÙÈ×ÐÈȮɯȿ.1& -ɀɯÖɯȿ$73$1- +ɀȮɯÊÏÌɯÐËÌÕÛÐÍÐÊÈɯÓÈɯÚÛÙÜÛÛÜÙÈɯËÐÚÌÎÕÈÛÈɯ×ÌÙɯ

tracciare il contorno esterno della superficie del paziente); 

8) ROI Contour Sequence, dove, di nuovo, è presente un elemento per ogni 

struttura . Se si seleziona una delle ROI a disposizione, si può accedere al suo 

tag Contour Sequence: qui sono inclusi diversi item, in cui sono contenti tutti i 

contorni della struttura disegnati nelle varie immagini CT. Ogni item descrive 

ÜÕɯÊÖÕÛÖÙÕÖȭɯ+ɀÐÕÚÐÌÔÌɯËi tutti i contorni della struttura scelta, disegnati nelle 

varie fette della CT, compone la struttura stessa. Per ognuno di questi item sono 

specificati: 

8.1) Contour NumberȯɯÐÓɯÕÜÔÌÙÖɯËÌÓɯÊÖÕÛÖÙÕÖɯÚÌÓÌáÐÖÕÈÛÖɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓÓÈɯ

struttura;  

8.2) Number of Contour 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 

ÚÖÍÛÞÈÙÌɯ3/2ȮɯËÜÙÈÕÛÌɯÓɀÌÚ×ÖÙÛÈáÐÖÕÌɯÐÕɯÍÐÓÌɯ#(".,ȮɯÐÕɯÜÕÈɯÚÌquenza 

di punti campionati lungo tale contorno. Se lo si vuole riprodurre a 

partire dai dati contenuti nel DICOM, è sufficiente congiungere in 
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ordine con una linea spezzata tali punti campionati: si otterrà così 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 già 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 

×ÈáÐÌÕÛÌȮɯ Ú×ÌÚÚÖɯ ËÌÕÖÔÐÕÈÛÈɯ ȿÚÒÐÕɀɯ Öɯ ȿ×ÌÓÓÌɀɯ Ìɯ ÜÕÐÝÖÊÈÔÌÕÛÌɯ ÐËÌÕÛÐÍÐÊÈÛÈɯ ËÈÓla voce 

ȿ$73$1- +ɀɯ ÕÌÓɯ ÛÈÎɯRT ROI interpreted type. Tale struttura è fondamentale per 

ÔÐÕÐÔÐááÈÙÌɯ ÓɀÌÙÙÖÙÌɯ ÚÛÈÛÐÚÛÐÊÖɯ ×ÙÖËÖÛÛÖɯ ËÈÓɯ ÙÜÔÖÙÌɯ ÌÓÌÛÛÙÖÕÐÊÖɯ ËÌÓÓɀÈÙÐÈɯ ÕÌÓÓÈɯ

ricostruzione CT, attorno alla superficie esterna del volume scansionato, come verrà 

spiegato nel paragrafo 6.3. 

4.4. PIANO   DI  TRATTAMENTO  

Il piano di trattamento viene disegnato ad hoc per ciascun paziente dai fisici medici 

ËÐÙÌÛÛÈÔÌÕÛÌɯÚÜÓÓÌɯÐÔÔÈÎÐÕÐɯÈÊØÜÐÚÐÛÌɯÊÖÕɯÓɀÌÚÈÔÌɯ"3ȭɯ+ÈɯÊÖÚÛÙÜáÐÖÕÌɯËÌÓɯ×ÐÈÕÖɯÐÕÐáÐÈɯÈɯ

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. È 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 

ÙÈËÐÖÛÌÙÈ×ÐÚÛÈȮɯ×ÜğɯÐÕÐáÐÈÙÌɯÓɀÌÙÖÎÈáÐÖÕÌɯËÌÓÓÈɯÛÌÙÈ×ÐÈȭɯ3ÜÛÛÌɯÓÌɯÐÔ×ÖÚÛÈáÐÖÕÐɯ×ÙÌËÐÚ×ÖÚÛÌɯ

per il piano di trattamento sono contenute nel file DICOM chiamato RT -PLAN. 

0ÜÌÚÛɀÜÓÛÐÔÖɯöɯÐÓɯÍÐÓÌɯÊÏÌɯÝÐÌÕÌɯÓÌÛÛÖɯÈÕÊÏÌɯËÈÓɯ#ÖÚÌɯ#ÌÓÐÝÌÙàɯ2àÚÛÌÔɯ×ÌÙɯÊÖÔÈÕËÈÙÌɯÐÕɯ

ÈÜÛÖÔÈÛÐÊÖɯÓɀÌÙÖÎÈáÐÖÕÌɯËÌÓɯÍÈÚÊÐÖȭ 

4.4.1. ESTRAZIONE  DEI   DATI   UTILI  DAL  FILE  DICOM  RT-PLAN  

Le informazioni neÊÌÚÚÈÙÐÌɯ×ÌÙɯÙÌ×ÓÐÊÈÙÌɯÓɀÈÚÚÌÛÛÖɯËÐɯÐÙÙÈÎÎÐÈÔÌÕÛÖɯ×ÙÌËÐÚ×ÖÚÛÖɯÕÌÓɯ×ÐÈÕÖɯ

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) ModalityȯɯÐÕɯØÜÌÚÛÖɯÊÈÚÖȮɯöɯÚ×ÌÊÐÍÐÊÈÛÖɯȿ13/+ -ɀȰ 
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3) Study Date: data di generazione del piano di trattamento;  

4) Study Description: si riporta 'RT^RT_HeadThin ' o 'RT^RT_PelvisThin', in base al 

protocollo di acquisizione;  

5) Patient Position; 

6) Fraction Group Number: al suo interno trovo il numero di frazioni pianificate 

(Number of Fraction Planned) e di campi (Number of Beams); 

7) Ion Beam Sequence, che 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 Type: tipo di particella utilizzata per la terapia; al CNAO si 

×ÜğɯÚÌÓÌáÐÖÕÈÙÌɯÐÖÕÐɯÊÈÙÉÖÕÐÖɯȹȿ(.-ɀȺɯÖ××ÜÙÌɯ×ÙÖÛÖÕÐɯȹȿ/1.3.-ɀȺȰ 

7.2) Final Cumulative Meterset Weight: numero di particell e 

complessivamente erogate per il campo corrente; 

7.3) Virtual Source Axis Distances, in [mm]: distanze dei due magneti di 

ÚÊÈÕÚÐÖÕÌɯËÈÓÓɀÐÚÖÊÌÕÛÙÖɯËÐɯÚÈÓÈȰɯÓÈɯËÐÚÛÈÕáÈɯÔÌËÐÈɯÛÙÈɯÐɯËÜÌɯÔÈÎÕÌÛÐɯ

può essere pensata come il punto in cui viene deflesso il fascio per la 

scansione. Nelle linee orizzontali, il fascio che giunge sul volume 

ÉÌÙÚÈÎÓÐÖɯöɯËÐÝÌÙÎÌÕÛÌȮɯ×ÖÐÊÏõɯÝÐÌÕÌɯɁÚ×ÈááÖÓÈÛÖɯÈɯÝÌÕÛÈÎÓÐÖɂɯËÈÐɯËÜÌɯ

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 è già 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 è parallelo. Bisogna 

tenere conto del fascio divergente o parallelo, poiché ciò influisce sulla 

ËÐÙÌáÐÖÕÌɯËÐɯÐÙÙÈÎÎÐÈÔÌÕÛÖɯÛÙÈÊÊÐÈÛÈɯËÈÓɯÍÈÚÊÐÖɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙno del target. Il 

parametro Virtual Source Axis Distances è significativo solamente per le 

linee orizzontali, allo scopo di tracciare le traiettorie dei raggi 

divergenti.  

7.4) Number of Range Shifters: numero di range shifter utilizzati;  

7.5) Range Shifter Water Equivalent Thickness, in [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 AngleȯɯÐÕËÐÊÈɯÓɀÈÕÎÖÓÈáÐÖÕÌɯËÐɯÐÙÙÈÎÎÐÈÔÌÕÛÖɯËÌÓɯ×ÈáÐÌÕÛÌȮɯÐÕɯ

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 è 

posizionato il paziente; rappresenta la rotazione attoÙÕÖɯ ÈÓÓɀÈÚÚÌɯ

ÝÌÙÛÐÊÈÓÌȮɯ ÖÙÛÖÎÖÕÈÓÌɯ ÈÓɯ ×ÈÝÐÔÌÕÛÖȮɯ Ìɯ ÊÖÙÙÐÚ×ÖÕËÌɯ ÈÓÓɀÈÕÎÖÓÖɯ ËÐɯ

rotazione yaw, descritto nel paragrafo 5.1.3; 

7.8) Isocenter Position: coordinate, in sistema di riferimento DICOM 

×ÈáÐÌÕÛÌȮɯ ËÌÓÓɀÐÚÖÊÌÕÛÙÖȰɯ ÚÐɯ ÙÐÊÖÙËÈɯ ÊÏÌȮɯ ÐÕɯ ÚÈÓÈɯ ËÐɯ ÛÙÈÛÛÈÔÌÕÛÖ, il 
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×ÈáÐÌÕÛÌɯËÌÝÌɯÌÚÚÌÙÌɯ×ÖÚÐáÐÖÕÈÛÖɯÐÕɯÔÖËÖɯËÈɯÍÈÙɯÊÖÐÕÊÐËÌÙÌɯÓɀÐÚÖÊÌÕÛÙÖɯ

×ÐÈÕÐÍÐÊÈÛÖɯÊÖÕɯÓɀÐÚÖÊÌÕÛÙÖɯËÐɯÚÈÓÈȰ 

7.9) Surface Entry Point: coordinate, in sistema di riferimento DICOM 

paziente, del punto di ingresso del fascio nel paziente, posizionato 

sullÈɯÚÜÈɯÚÜ×ÌÙÍÐÊÐÌȮɯØÜÈÕËÖɯÐÓɯÍÈÚÊÐÖɯöɯËÐÙÌÛÛÖɯÈÓÓɀÐÚÖÊÌÕÛÙÖȰ 

7.10) Ion Control Point Sequence, al cui interno ci sono diversi item, che 

descrivono come è costruito il campo in energia: ognuno di essi 

contiene i parametri di una fetta energetica in cui è stato suddiviso il 

volume del target 24; per ogni fetta sono riportati:  

7.10.1) Nominal Beam Energy, in [MeV/nuclone]: energia nominale 

di estrazione del fascio per la fetta corrente; 

7.10.2) Scanning Spot Size, in [mm]: dimensioni della FWHM dello 

spot realÌɯ ÔÐÚÜÙÈÛÖɯ ÈÓÓɀÐÚÖÊÌÕÛÙÖȰɯ ËÈÓɯ ÔÖÔÌÕÛÖɯ ÊÏÌɯ ÚÐɯ

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 Positions: numero di spot da irraggiare 

nella fetta corrente; 

7.10.4) Scan Spot Positions Map: vettore colonna contenente le 

coordinate (x,y), nel sistema di riferimento gantry, degli 

spot da irraggiare nella fetta energetica corrente; la 

posizione degli spot è definita sul piano contenente 

ÓɀÐÚÖÊÌÕÛÙÖɯÌɯÖÙÛogonale alla direzione di irraggiamento del 

ÍÈÚÊÐÖȮɯØÜÈÕËÖɯÐÓɯÍÈÚÊÐÖɯ×ÜÕÛÈɯÈÓÓɀÐÚÖÊÌÕÛÙÖȰ 

7.10.5) Scan Spot Meterset Weights: vettore colonna contenente il 

numero di particelle erogate per ogni spot.  

4.5. 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 relat iva fra due parti del corpo o 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 è un corpo rigido, ma un sistema biologico 

estremamente complesso: variazioni di volume o di forma sono certamente possibili  e 

                                                             
24 In realtà, il numero di item presenti in Ion Control Point Sequence è il doppio del numero di fette energetiche 

reali. Per ogni item che contiene le specifiche di una fetta energetica, ne viene riportato un altro analogo subito 

dopo, in cui il numero di particelle erogate per ogni spot di essa è posto a zero. Questo secondo item serve al 

#ÖÚÌɯ#ÌÓÐÝÌÙàɯ2àÚÛÌÔɯÚÌÔ×ÓÐÊÌÔÌÕÛÌɯ×ÌÙɯÚÛÖ××ÈÙÌɯÓɀÐÙÙÈÎÎÐÈÔÌÕÛÖɯËÌÓÓÈɯÍÌÛÛÈɯÊÖÙÙÌÕÛÌɯÌɯ×ÈÚÚÈÙÌɯÈɯØÜÌÓÓÈɯ

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 registrata 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 libertà. Generalmente, essa viene fatta in automatico dal software sulla 

base dei livelli di grigio dei due set di immagini ( gray level based registration). 

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 più 

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 

ÊÖÕÍÙÖÕÛÈÙÌɯÓÌɯËÐÍÍÌÙÌÕáÌɯÍÙÈɯÐɯ6$/+ɯËÐɯÛÙÈÐÌÛÛÖÙÐÌɯÈÕÈÓÖÎÏÌɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯÝÖÓÜÔÌɯËÌÓÓÈɯ

CT iniziale e di quello della CT di rivalutazione sovrapposti.  

I 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 registrazion e. 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 

ËÌÐɯ×ÈáÐÌÕÛÐɯÈÓÓɀÐnterno del presente lavoro. 
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Fig. 4.12 ς Procedura di registrazione eseguita con RayStation 6. È possibile verificare 
la bontà della registrazione automatica fatta dal software confrontando, in 
arancione e in blu, le due CT sovrapposte del paziente. Inoltre, a destra, vengono 
mostrate le varie ROI disegnate, mentre in basso sono riportate alcune informazioni 
di base sulle due CT selezionate per la registrazione. 

4.5.1. ESTRAZIONE DEI DATI UTILI DAL FILE DICOM DI 

REGISTRAZIONE  

+ɀÌÚÛÙÈáÐÖÕÌɯËÌÐɯËÈÛÐɯ×ÙÐÕÊÐ×ÈÓÐ dal file di registrazione viene effettata 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. 

I tag che contengono le informazioni utili sono i seguenti:  

1) Patient ID; 

2) ModalityȯɯÐÕɯØÜÌÚÛÖɯÊÈÚÖȮɯöɯÚ×ÌÊÐÍÐÊÈÛÖɯȿ1$&ɀȰ 

3) Study Date; 

4) Study Description: si riporta 'RT^RT_HeadThin ' o 'RT^RT_PelvisThin', in base al 

protocollo di acquisizione;  

5) Registration Sequence, in cui sono riportati due item, uno per ognuna delle due 

"3Ȱɯ ÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯ ËÐɯÊÐÈÚÊÜÕÖɯËÐɯ ÌÚÚÐȮɯÊÐɯÚÖÕÖɯ ÓÌɯ ÐÕÍÖÙÔÈáÐÖÕÐɯÚÜÓɯ ÚÐÚÛÌÔÈɯ ËÐɯ

riferimento della CT e il tag Matrix Registration Sequence, in cui si trova: 

5.1) Frame of Reference Transformation Matrix Type, in cui è riportata 

ÓɀÐÕËÐÊÈáÐÖÕÌɯȿ1(&(#ɀȮɯËÈÓɯÔÖÔÌÕÛÖɯÊÏÌɯÚÐɯÜÛÐÓÐááÈÕÖɯÌÚÊÓÜÚÐÝÈÔÌÕÛÌɯ

registrazioni rigide per gli scopi di questa tesi;  
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5.2) Frame of Reference Transormation Matrix: è un vettore colonna di 16 

elementi che contiene, in ordine, la sequenza delle varie righe della 

matrice di registrazione.  

 Per la CT di riferimento, che rimane fissa durante la registrazione, 

viene riportata una matrice identità 4 Ͻ 4, mentre nel caso della CT 

mobile, che viene sovrapposta alla precedente, il tag contiene la 

matrice di registrazione reale, che è stata applicata da RayStation. 

 

3.  
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Capitolo   5  

SISTEMI DI COORDINATE PER 

+ɀ(#$-3(%(" 9(.-$ɯ #$++ ɯ /.2(9(.-$ɯ

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 

È××ÈÙÛÌÕÌÕÛÐɯÈÓÓÖɯÚ×ÈáÐÖɯÍÐÚÐÊÖɯÛÙÐËÐÔÌÕÚÐÖÕÈÓÌɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓÓÈɯÚÈÓÈɯËÐɯÛÙÈÛÛÈÔÌÕÛÖȮɯËÖÝÌɯ

viene erogata la terapia. Saranno illustrati i vari sistemi di coordinate, previsti dalle 

norme internazionali, tipicamente utilizzati in radioterapia e più generalmente in 

teleterapia. 

Nello specifico, si analizzeranno in dettaglio i sistemi di riferimento necessari per 

deÚÊÙÐÝÌÙÌɯÓɀÈÚÚÌÛÛÖɯËÐɯÛÙÈÛÛÈÔÌÕÛÖɯ×ÙÌËÐÚ×ÖÚÛÖɯÈÓɯ"- .ɯÌȮɯÐÕÍÐÕÌȮɯÝÌÙÙÈÕÕÖɯ×ÙÌÚÌÕÛÈÛÌɯÓÌɯ

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 

 ÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÐɯÜÕɯÊÐÊÓÖɯËÐɯÙÈËÐÖÛÌÙÈ×ÐÈȮɯÈÓɯÍÐÕÌɯËÐɯ×ÐÈÕÐÍÐÊÈÙÌɯÌɯÚÐÔÜÓÈÙÌɯÜÕɯ×ÐÈÕÖɯËÐɯ

trattamento, posizionare il paziente ed erogare correttamente il fascio con la giusta 

orientazione sul bersaglio, è necessario regolare la posizione relativa fra la macchina 

radiogena e il paziente stesso, come si è visto. Si rende, dunque, necessario stabilire 

univocamente e standardizzare i sistemi di riferimento ( SdR) 25 ÜÛÐÓÐɯÈÓÓɀÐÕËÐÝÐËÜÈáÐÖÕÌɯËÐɯ

×ÜÕÛÐɯ ÕÌÓÓÖɯ Ú×ÈáÐÖɯ ÍÐÚÐÊÖɯ ÛÙÐËÐÔÌÕÚÐÖÕÈÓÌɯ ÌȮɯ ÖÝÝÐÈÔÌÕÛÌȮɯ ÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯ ËÌÓ bersaglio 

tumorale, affinché la terapia possa essere eseguita correttamente. A tale scopo è 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 61217Ȯɯ ÙÌËÈÛÛÈɯ ËÈÓÓɀInternational Electrotechnical Commission (IEC) 

appunto   [18].  Essa costituisce lo standard internazionale di riferimento, applicabile a 

qualsiasi 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 

ÊÖÖÙËÐÕÈÛÌɯÈÓÓɀÈÓÛÙÖȮɯÚÖÕÖɯÕÌÊÌÚÚÈÙÐɯËÌÐɯÚÐÚÛÌÔÐɯËÐɯÊÖÖÙËÐÕÈÛÌɯ×ÌÙɯÐɯ×ÈÙÈÔÌÛÙÐɯÎÌÖÔÌÛÙÐÊÐɯ

individuali : aËɯ ÖÎÕÐɯ×ÈÙÛÌɯ×ÙÐÕÊÐ×ÈÓÌɯËÐɯÜÕɀÈ××ÈÙÌÊÊÏÐÈÛÜÙÈ, che ha la possibilità di 

ÔÜÖÝÌÙÚÐɯ ÙÐÚ×ÌÛÛÖɯ ÈËɯ ÜÕɀÈÓÛÙÈɯ ×ÈÙÛÌ, viene assegnato un sistema individuale di 

coordinate. In figura 5.1, si possono osservare alcuni esempi di sistemi IEC tipicamente 

ÜÛÐÓÐááÈÛÐɯ×ÌÙɯÐɯÝÈÙÐɯÊÖÔ×ÖÕÌÕÛÐɯËÌÓÓÌɯÈ××ÈÙÌÊÊÏÐÈÛÜÙÌɯÙÈËÐÖÛÌÙÈ×ÐÊÏÌȭɯ ÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯ

presente lavoro di tesi, è stato necessario 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 

può essere immaginato come quello della sala di trattamento.  

È 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 (SdC). 
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5.1  -  NORMA  TECNICA  IEC 

 

Fig. 5.1 ς Esempi di sistemi di coordinate IEC che è possibile definire per le varie parti 
mobili di apparecchiature utilizzate in radioterapia, secondo lo standard IEC 61217. 

 ÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓÓÈɯÕÖÙÔÈɯÛÌÊÕÐÊÈȮɯÚÖÕÖɯÚÛÈÛÌɯÚÛÈÉÐÓÐÛÌɯÈÓÊÜÕÌɯÙÌÎÖÓÌɯÎÌÕÌÙÈÓÐȮɯÝÈÓÌÝÖÓÐɯ×ÌÙɯ

tutti i si stemi di riferimento di tipo IEC che è necessario definire:  

- La norma considera esclusivamente apparecchiature isocentriche, in cui tutti i 

ÔÖÝÐÔÌÕÛÐɯÚÖÕÖɯÌÍÍÌÛÛÜÈÛÐɯÐÕɯÙÐÍÌÙÐÔÌÕÛÖɯÈËɯÜÕɯ×ÜÕÛÖɯÍÐÚÚÖȮɯÓɀÐÚÖÊÌÕÛÙÖ26, che 

rimane sempre immutato;  

- Tutti i sistemi  di coordinate sono cartesiani destrorsi27; 

- Il verso positivo di rotazione di un sistema di riferimento IEC attorno ad uno dei 

ÚÜÖÐɯÈÚÚÐɯöɯËÌÛÌÙÔÐÕÈÛÖɯÊÖÔÌɯÚÌÎÜÌȯɯ×ÖÕÌÕËÖÚÐɯÕÌÓÓɀÖÙÐÎÐÕÌɯËÌÓɯ2Ë1ɯÌɯÎÜÈÙËÈÕËÖɯ

ÝÌÙÚÖɯÓÈɯËÐÙÌáÐÖÕÌɯ×ÖÚÐÛÐÝÈɯËÌÓÓɀÈÚÚÌɯËÐɯÙÖtazione, ØÜÌÚÛɀÜÓÛÐÔÈɯöɯËÌÍÐÕÐÛÈ positiva 

in senso orario e negativa in senso antiorario28; 

- Quando tutti gli angoli di rotazione dei sistemi di coordinate IEC sono posti a 

áÌÙÖȮɯÛÜÛÛÐɯÎÓÐɯÈÚÚÐɯáɯÚÖÕÖɯÖÙÐÌÕÛÈÛÐɯÝÌÙÛÐÊÈÓÔÌÕÛÌɯÝÌÙÚÖɯÓɀÈÓÛÖɯȹÖÝÝÌÙÖɯÝÌÙÚÖɯÐÓɯ

soffitto de lla sala di trattamento);  

                                                             
26  ɯÓÐÝÌÓÓÖɯÎÌÕÌÙÈÓÌȮɯÓɀÐÚÖÊÌÕÛÙÖɯöɯËÌÍÐÕÐÛÖɯÐÕɯÙÌÓÈáÐÖÕÌɯÈÓɯÎÈÕÛÙàȮɯÊÖÔÌɯÝÌÙÙãɯÚ×ÐÌÎÈÛÖɯÕÌÓɯ×ÈÙÈÎÙÈÍÖɯƙ.1.1. 
27 (ɯÚÐÚÛÌÔÐɯËÐɯÙÐÍÌÙÐÔÌÕÛÖɯËÌÚÛÙÖÙÚÐɯÚÖÕÖɯØÜÌÓÓÐɯÊÏÌɯÙÐÚ×ÌÛÛÈÕÖɯÓÈɯɁÙÌÎÖÓÈɯËÌÓÓÈɯÔÈÕÖɯËÌÚÛÙÈɂɯ×ÌÙɯËÌÛÌÙÔÐÕÈÙÌɯÜÕÈɯ

terna di vettori o assi con orientazione positiva.  
28  ÕÊÏÌɯØÜÐɯöɯÙÐÚ×ÌÛÛÈÛÈɯÓÈɯɁÙÌÎÖÓÈɯËÌÓÓÈɯÔÈÕÖɯËÌÚÛÙÈɂȮɯÊÏÌɯÕÌÓÓÈɯÚÌÊÖÕËÈɯÝÈÙÐÈÕÛÌɯ×ÌÙÔÌÛÛÌɯËÐɯËÌÛÌÙÔÐÕÈÙÌɯÐÓɯ

verso positivo di una rotazione.  
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- I vari sistemi di coordinate sono organizzati gerarchicamente, in modo tale che 

ÖÎÕÐɯÚÐÚÛÌÔÈɯËÌÙÐÝÐɯËÈɯÜÕɯÈÓÛÙÖɯÚÌÊÖÕËÖɯÜÕɀÖÙÎÈÕÐááÈáÐÖÕÌɯËÐɯÛÐ×Öɯparentale. La 

struttura gerarchica è suddivisa in due sottoinsiemi, uno relativo al gantry e 

ÓɀÈÓÛÙÖɯÙÌÓÈÛÐÝÖɯÈÓɯ×ÈáÐÌÕÛÌȰɯÓɀÖÙÐÎÐÕÌɯÊÖÔÜÕÌɯöɯÐÓɯÚÐÚÛÌÔÈɯËÐɯÙÐÍÌÙÐÔÌÕÛÖɯÍÐÚÚÖȮɯÊÏÌɯ

mette in collegamento i sistemi appartenenti alle due diverse tipologie.  

+Èɯ×ÖÚÐáÐÖÕÌɯÌɯÓɀÖÙÐÌÕÛÈÔÌÕÛÖɯËÐɯÖÎÕÐɯÚÐÚÛÌÔÈɯËÐɯÊÖÖÙËÐÕÈÛÌɯËÐÚÊÌÕËÌÕÛÌɯÚÖÕÖɯ

collegati al sistema ascendente tramite traslazioni e/o rotazioni della sua origine, 

quindi tramite una trasformazione rigida che può essere descritta da una matrice 

appositamente costruita. 

In figura 5.2, è riportato lo schema con i sistemi utilizzati nel corso del presente 

lavoro di tesi.  

 

Fig. 5.2 ς DŜǊŀǊŎƘƛŀ ŘŜƛ ǎƛǎǘŜƳƛ Řƛ ǊƛŦŜǊƛƳŜƴǘƻ L9/ ǳǘƛƭƛ ǇŜǊ ǊŀǇǇǊŜǎŜƴǘŀǊŜ ƭΩŀǎǎŜǘǘƻ Řƛ 
trattamento al CNAO. 

Nei paragrafi successivi verranno illustrati, uno per volta, tutti i sistemi di coordinate IEC 

che è stato necessario definire e utilizzare ×ÌÙɯËÌÚÊÙÐÝÌÙÌɯÓɀÈÚÚÌÛÛÖɯËÐɯÛÙÈÛÛÈÔÌÕÛÖɯ×ÙÌÚÌÕÛÌɯ

al CNAO e, dunque, per eseguire le simulazioni numeriche del presente lavoro. I sistemi 

introdotti si riferiscono specificamente al layout dei dispositivi e delle apparecchiature di 

CNAO , ma il discorso può 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 è 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 è immobile nello spazio e nel tempo e può essere immaginato come il sistema di 

riferimento (fisso) della stanza in cui si svolge il trattamento: proprio per questo motivo, 

Èɯ×ÈÙÛÐÙÌɯËÈɯÌÚÚÖɯöɯ×ÖÚÚÐÉÐÓÌɯÙÐÊÈÝÈÙÌɯÓɀÖÙÐÌÕÛÈÔÌÕÛÖɯËÐɯÛÜÛÛÐɯÎÓÐɯÈÓÛÙÐɯÚÐÚÛÌÔÐɯËÐɯÊÖÖÙËÐÕÈÛÌȮɯ

che può invece variare nello spazio e nel tempo. 
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5.1.1  -  SISTEMA  DI  COORDINATE  IEC  FISSO:   f 

La lettera che lo identifica è una f minuscola posta a pedice. 

 

-ÌÓÓÈɯ ÕÖÙÔÈɯ ÛÌÊÕÐÊÈȮɯ Èɯ ÓÐÝÌÓÓÖɯ ÎÌÕÌÙÈÓÌȮɯ ÓɀÖÙÐÌÕÛÈÔÌÕÛÖɯ ËÌÎÓÐɯ ÈÚÚÐɯ ËÌÓɯ ÚÐÚÛÌÔÈɯ ËÐɯ

ÙÐÍÌÙÐÔÌÕÛÖɯÍÐÚÚÖɯöɯÚÛÈÉÐÓÐÛÖȮɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓÓÈɯÚÛÈÕáÈȮɯÐÕɯÉÈÚÌɯÈÓɯ×ÜÕÛÖɯËÐɯÐÕÚÛÈÓÓÈáÐÖÕÌɯËÌÓɯ

ÎÈÕÛÙàȮɯÜÕÈɯÚÛÙÜÛÛÜÙÈɯÙÖÛÈÕÛÌɯÊÏÌɯ×ÌÙÔÌÛÛÌɯÓɀÐÙÙÈÎÎÐÈÔÌÕÛÖɯËÌÓɯ×ÈáÐÌÕte, lungo una sua 

sezione assiale, da diverse direzioni angolari attorno ad esso. Il gantry può 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 è mostrato un esempio in figura 5.3, può 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 

ÐÕÛÌÙÚÌÊÈÕÖɯÛÜÛÛÐɯÕÌÓÓÖɯÚÛÌÚÚÖɯ×ÜÕÛÖȮɯÓɀÐÚÖÊÌÕÛÙÖɯÈ××ÜÕÛÖȭɯ29 

 

Fig. 5.3 ς Schema di funzionamento di un gantry. 

Una volta localizzato il gantry ÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓÓÈɯÚÈÓÈɯËÐɯÛÙÈÛÛÈÔÌÕÛÖȮɯöɯ×ÖÚÚÐÉÐÓÌɯÐËÌÕÛÐÍÐÊÈÙÌɯ

ÓɀÖÙÐÌÕÛÈÔÌÕÛÖɯɯËÌÓɯÚÐÚÛÌÔÈɯËÐɯÊÖÖÙËÐÕÈÛÌɯ($"ɯÍÐÚÚÖɯÊÖÔÌɯÚÌÎÜÌȯ 

¶ asse zf : diretto verticalmente verso il soffitto della sala di trattamento;  

¶ asse yf : ËÐÙÌÛÛÖɯÖÙÐááÖÕÛÈÓÔÌÕÛÌɯÓÜÕÎÖɯÓɀÈÚÚÌɯËÐɯÙotazione del gantry, verso il 

gantry;  

¶ asse xf : di conseguenza, rispettando la terna destrorsa. 

+ɀÖÙÐÎÐÕÌɯËÌÓɯÚÐÚÛÌÔÈɯËÐɯÊÖÖÙËÐÕÈÛÌɯÍÐÚÚÖɯöɯÓɀÐÚÖÊÌÕÛÙÖȭ 

Alla luce di ciò, si può dedurre che quando il gantry è orientato verticalmente in 

posizione nominale, ÓɀÈÚÚÌɯzf coincide con la direzione di erogazione del fascio da parte 

del gantry, ma diretto in verso opposto.  

                                                             
29 Questo è un esempio di apparecchiatura isocentrica. 
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In figura 5.4, öɯÐÓÓÜÚÛÙÈÛÈɯÓɀÖÙÐÌÕÛÈáÐÖÕÌɯËÌÓɯÚÐÚÛÌÔÈɯËÐɯÊÖÖÙËÐÕÈÛÌɯ($"ɯÍÐÚÚÖɯÙÐÚ×ÌÛÛÖɯÈÓɯ

punto di installazione del gantry. Si ricordi che tale  sistema di riferimento è immobile 

nello spazio e nel tempo, indipendentemente da come vengano movimentati il gantry, il 

lettino del paziente o le altre apparecchiature radioterapiche. 

 

Fig. 5.4 ς Orientazione del sistema di coordinate IEC fisso in relazione al punto di 

installazione ŘŜƭ ƎŀƴǘǊȅ ŀƭƭΩƛƴǘŜǊƴƻ ŘŜƭƭŀ ǎŀƭŀ Řƛ ǘǊŀǘǘŀƳŜƴǘƻΦ 

5.1.2 SISTEMA  DI   COORDINATE  IEC  DEL  GANTRY:   g 

Per definire la posizione del fascio e degli spot pianificati che esso deve irraggiare 

ÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯÉÌÙÚÈÎÓÐÖȮɯÚÐɯÜÛÐÓÐááÈɯÐÓɯÚÐÚÛÌÔÈɯËÐɯÊÖÖÙËÐÕÈÛÌɯ($"ɯËÌÓɯÎÈÕÛÙàȮɯÐËÌÕÛÐÍÐÊÈÛÖɯ

dalla lettera minuscola g posta a pedice. 

Come accennato nel paragrafo precedente, il gantry viene utilizzato in radioterapia 

perché consente di erogare il fascio sul bersaglio di interesse da direzioni angolari diverse 

ÈÛÛÖÙÕÖɯÈËɯÌÚÚÖȭɯ+ɀÐÕÛÙÖËÜáÐÖÕÌɯËÐɯÛÈÓÌɯÚÐÚÛÌÔÈɯËÐɯÙÐÍÌÙÐÔÌÕÛÖɯöɯÎÜÐËÈÛÈȮɯËÜÕØÜÌȮɯËÈÓɯÍÈÛÛÖɯ

che il gantry può ru otare attorno al suo asse orizzontale ed è utile definire un sistema di 

coordinate che vi ruoti insieme, solidalmente.  

+ɀÖÙÐÌÕÛÈáÐÖÕÌɯËÌÓɯÚÐÚÛÌÔÈɯËÐɯÊÖÖÙËÐÕÈÛÌɯ($"ɯËÌÓɯÎÈÕÛÙàɯöɯËÈÛÈɯËÈȯ 

¶ asse zg :  punta sempre verso il nozzle del gantry, quindi verso la so rgente del 

fascio di radiazione; ha la medesima direzione di erogazione del fascio, 

ma verso opposto; 

¶ asse yg :  ËÐÙÌÛÛÖɯÖÙÐááÖÕÛÈÓÔÌÕÛÌɯÓÜÕÎÖɯÓɀÈÚÚÌɯËÐɯÙÖÛÈáÐÖÕÌɯËÌÓɯÎÈÕÛÙàȮɯÝÌÙÚÖɯÐÓɯ

gantry;  

¶ asse xg :  di conseguenza, rispettando la terna destrorsa. 

Anche ÐÕɯØÜÌÚÛÖɯÊÈÚÖɯÓɀÖÙÐÎÐÕÌɯöɯÍÐÚÚÈÛÈɯÕÌÓÓɀÐÚÖÊÌÕÛÙÖȭ 

Dal momento che tale sistema ruota insieme al gantry, yg rimane fisso perché coincide 

ÊÖÕɯÓɀÈÚÚÌɯËÐɯÙÖÛÈáÐÖÕÌɯȹÌɯÈÕÊÏÌɯÊÖÕɯàf), mentre zg e xg ruotano in base alla posizione 

angolare impostata per il gantÙàȭɯ2ÌÊÖÕËÖɯÓÌɯÙÌÎÖÓÌɯËÌÓÓÈɯÕÖÙÔÈɯÛÌÊÕÐÊÈȮɯÓɀÈÕÎÖÓÖɯϛg di 
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ÙÖÛÈáÐÖÕÌɯËÐɯØÜÌÚÛɀÜÓÛÐÔÖɯÈÛÛÖÙÕÖɯÈÓÓɀÈÚÚÌɯàg è definito positivo in senso orario quando lo 

ÚÐɯÎÜÈÙËÈɯËÈÓÓɀÐÚÖÊÌÕÛÙÖɯÝÌÙÚÖɯÓÈɯËÐÙÌáÐÖÕÌɯ×ÖÚÐÛÐÝÈɯËÌÓÓɀÈÚÚÌȭ 

La posizione nominale del gantry è quella ÝÌÙÛÐÊÈÓÌɯÌɯÊÖÙÙÐÚ×ÖÕËÌɯÈɯϛg=0°; in tale caso, il 

sistema di coordinate IEC del gantry coincide con quello IEC fisso. 

 

Fig. 5.5 ς Orientazione del sistema di riferimento IEC del gantry rispetto al sistema 

IEC fisso, ǉǳŀƴŘƻ ʻg = +90°. 

Il sistema di coordin ate descritto finora corrisponde alla definizione generale data dalla 

norma tecnica. Bisogna, però, 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.  

-ÖÕÖÚÛÈÕÛÌɯÓɀÈÚÚÌÕáÈɯËÌÐɯÎÈÕÛÙàȮɯ×ÌÙğȮɯÈÕÊÏÌɯ×ÌÙɯÓɀÈÚÚÌÛÛÖɯËÐɯÛÙÈÛÛÈÔÌÕÛÖɯËÌÓɯ"- .ɯÚÐɯ

utilizza tale sistema di coordinate dello standard internazionale per definire la posizione 

degli spot da irraggiare. Una linea fissa può 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 

ËÈɯ ÐËÌÕÛÐÍÐÊÈÙÌɯ ÓɀÖÙÐÌÕÛÈÔÌÕÛÖɯ ËÐɯ ÜÕɯ ÚÐÚÛÌÔÈɯ ËÐɯ ÊÖÖÙËÐÕÈÛÌɯ ($"ɯ ÎÈÕÛÙà-equivalente. 

+ɀÐÚÖÊÌÕÛÙÖɯËÌÓɯÎÈÕÛÙàɯÝÐÙÛÜÈÓÌɯÊÖÙÙÐÚ×ÖÕËÌɯÈÓÓɀÐÚÖÊÌÕÛÙÖɯËÐɯÚÈÓÈɯ×ÙÖgettato. 

Al CNAO sono presenti solamente:  

- ÜÕÈɯÓÐÕÌÈɯÝÌÙÛÐÊÈÓÌɯȹÚÈÓÈɯƖȺȮɯÊÖÙÙÐÚ×ÖÕËÌÕÛÌɯÈɯϛg = 0°; 

- ÛÙÌɯÓÐÕÌÌɯÖÙÐááÖÕÛÈÓÐɯȹÜÕÈɯ×ÌÙɯÊÐÈÚÊÜÕÈɯÚÈÓÈȺȮɯÊÖÙÙÐÚ×ÖÕËÌÕÛÐɯÈɯϛg = +90°. 

Si consideri, ad esempio, la sala 2, in cui sono installate sia la linea fissa verticale 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), è possibile ËÌÍÐÕÐÙÌɯ ÓɀÖÙÐÌÕÛÈÔÌÕÛÖɯËÌÎÓÐɯ ÈÚsi del sistema di 

riferimento IEC gantry -equivalente nella sala. 

Nella tabella 5.1, è riportata ÓɀÖÙÐÌÕÛÈáÐÖÕÌɯÙÌÓÈÛÐÝÈɯËÌÎÓÐɯÈÚÚÐɯËÌÓɯÚÐÚÛÌÔÈɯ($"ɯÎÈÕÛÙàɯ

ÙÐÚ×ÌÛÛÖɯÈÎÓÐɯÈÚÚÐɯËÌÓɯÚÐÚÛÌÔÈɯ($"ɯÍÐÚÚÖȮɯÕÌÐɯËÜÌɯÊÈÚÐɯϛg ǻɯƔȘɯÌɯϛg = +90° presenti al CNAO. 
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Linea verǘƛŎŀƭŜ όʻg = 0°) [ƛƴŜŀ ƻǊƛȊȊƻƴǘŀƭŜ όʻg = +90°) 

xg = xf xg = -zf 
yg = yf yg = yf 
zg = zf zg = xf 

 
Tab. 5.1 ς Orientazione degli assi del sistema di riferimento IEC del gantry 

 ǊƛǎǇŜǘǘƻ ŀ ǉǳŜƭƭƛ ŘŜƭ ǎƛǎǘŜƳŀ L9/ ŦƛǎǎƻΣ ƴŜƛ Ŏŀǎƛ ʻg Ґ Ҍфлϲ Ŝ ʻg = 0°. 

Il vantaggio di utilizzare questo sistema di riferimento consiste nella possibilità di 

definire in modo semplice ed efficace la posizione degli spot da irraggiare in relazione  a 

ØÜÌÓÓÈɯËÌÓÓɀÐÚÖÊÌÕÛÙÖȮ che risulta essere la posizione nominale a cui punta il fascio se non 

ËÌÝÐÈÛÖɯËÈÐɯÔÈÎÕÌÛÐɯËÐɯÚÊÈÕÚÐÖÕÌȯɯÓɀÐÚÖÊÌÕÛÙÖɯÏÈɯÊÖÖÙËÐÕÈÛÌɯȹƔȮƔȮƔȺȮɯËÈÓɯÔÖÔÌÕÛÖɯÊÏÌɯöɯ

ÓɀÖÙÐÎÐÕÌɯ ËÌÓɯÚÐÚÛÌÔÈɯËÐɯ ÙÐÍÌÙÐÔÌÕÛÖȰɯ ÓÌɯÊÖÖÙËÐÕÈÛÌɯßg e yg degli spot id entificano il 

discostamento da esso sul piano ortogonale alla direzione nominale del fascio e 

ÊÖÕÛÌÕÌÕÛÌɯÓɀÐÚÖÊÌÕÛÙÖȰɯÐÕÍÐÕÌȮɯÓÈɯÊÖÖÙËÐÕÈÛÈ zg è determinata esclusivamente dal punto di 

arresto delle particelle, quindi dalla loro energia di estrazione.  

È facile capire come il sistema di coordinate IEC del gantry sia quello più 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 direzione di 

irraggiamento.  

+ɀÜÛÐÓÐááÖɯËi tale sistema di 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 parametri 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 può essere movimentato, in modo da ottimizzare le direzioni di 

ÐÕÎÙÌÚÚÖɯËÌÓɯ ÍÈÚÊÐÖɯ ÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯ ËÌÓɯ ×ÈáÐÌÕÛÌȯɯ öɯ ÜÛÐÓÌȮɯ ËÜÕØÜÌȮɯ ËÌÍÐÕÐÙÌɯ ÜÕɯ ÚÐÚÛÌÔÈɯ ËÐɯ

riferimento apposito che si muova solidalmente insieme al supporto dalla sala. Esso è 

chiamato sistema di coordinate IEC del supporto (o del lettino) porta -paziente ed è 

identificato dalla lettera minuscola s posta a pedice. 

Nella scala gerarchica, tale SdR discende direttamente da quello fisso ed è il capostipite 

del ramo legato alla movimentazione del paziente. 

 ÕÊÏÌɯÐÕɯØÜÌÚÛÖɯÊÈÚÖɯÓɀÐÚÖÊÌÕÛÙÖɯÏÈɯÊÖÖÙËÐÕÈÛÌɯȹƔȮƔȮƔȺȮɯÐÕɯÔÖËÖɯËÈɯÔÈÕÛÌÕÌÙÌɯÓɀÖÙÐÎÐÕÌɯ

ÊÖÔÜÕÌɯÈɯÛÜÛÛÐɯÐɯÚÐÚÛÌÔÐɯ($"ɯÌɯÜÕɀÐÔ×ÖÚÛÈáÐÖÕÌɯÐÚÖÊÌÕÛÙÐÊÈɯÈÓÓÈɯÉÈÚÌȭ 

0ÜÈÕËÖɯÐÓɯÓÌÛÛÐÕÖɯÚÐɯÛÙÖÝÈɯÐÕɯ×ÖÚÐáÐÖÕÌɯÕÖÔÐÕÈÓÌȮɯÓɀÖÙÐÌÕÛÈáÐÖÕÌɯËÌÎÓÐɯÈÚÚÐɯËÌÓɯÚÜÖɯSdR 

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 x s, ys e zs del presente SdR. La convenzione 

adottata è la seguente, sempre nel rispetto delle regole della norma tecnica IEC: 

- Pitch :  ÈÕÎÖÓÖɯËÐɯÙÖÛÈáÐÖÕÌɯÈÛÛÖÙÕÖɯÈÓÓɀÈÚÚÌɯßs; 



 

95 

5.1.3  -  SISTEMA DI COORDINATE IEC DEL SUPPORTO PORTA-PAZIENTE:   s 

- Roll : ÈÕÎÖÓÖɯËÐɯÙÖÛÈáÐÖÕÌɯÈÛÛÖÙÕÖɯÈÓÓɀÈÚÚÌɯàs; 

- Yaw :  ÈÕÎÖÓÖɯËÐɯÙÖÛÈáÐÖÕÌɯÈÛÛÖÙÕÖɯÈÓÓɀÈÚÚÌɯás. 

Essi sono rappresentati in figura 5.6, con il verso di rotazione definito positivo.  

   

Fig. 5.6 ς wŀǇǇǊŜǎŜƴǘŀȊƛƻƴŜ ŘŜƭƭΩƻǊƛŜƴǘŀȊƛƻƴŜ ŘŜƭ ǎƛǎǘŜƳŀ Řƛ ǊƛŦŜǊƛƳŜƴǘƻ L9/ ŘŜƭ 

supporto porta-paziente e dei relativi angoli di rotazione pitch, roll e yaw. 

Generalmente, durante la pianificazione dei trattamenti da TPS, delle tre rotazioni 

ËÐÚ×ÖÕÐÉÐÓÐɯËÌÓɯÓÌÛÛÐÕÖȮɯÚÐɯÜÛÐÓÐááÈɯÚÖÓÈÔÌÕÛÌɯÓɀÈÕÎÖÓÖɯàÈÞȯɯØÜÌÚÛÖɯöɯËÖÝÜÛÖɯÈÓÓÈɯÕÌÊÌÚÚÐÛãɯ

di cercare di mantenere il paziente in posizione orizzontale durante il trattamento ed 

evitare di provocare ulteriori spostamenti indesiderati (ed impreve dibili) degli organi 

ÐÕÛÌÙÕÐȮɯÈɯÊÈÜÚÈɯËÐɯÜÕɀÌÝÌÕÛÜÈÓÌɯÐÕÊÓÐÕÈáÐÖÕÌɯËÌÓɯÓÌÛÛÐÕÖɯÙÐÚ×ÌÛÛÖɯÈÓÓɀÖÙÐááÖÕÛÈÓÌȭɯ#ÜÕØÜÌȮɯ

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 osser ÝÈÛÈɯÛÈÓÌɯ×ÙÌÚÊÙÐáÐÖÕÌɯÌɯÓɀÜÛÐÓÐááÖɯËÐɯ

questi due angoli è limitato esclusivamente alla fase di posizionamento in sala del 

×ÈáÐÌÕÛÌȮɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÐɯ×ÐÊÊÖÓÐɯÝÌÛÛÖÙÐɯËÐɯÊÖÙÙÌáÐÖÕÌɯÊÈÓÊÖÓÈÛÐɯÌËɯÈ××ÓÐÊÈÛÐɯËÈÓɯ//2ɯÈÓÓɀÐÕÐáÐÖɯ

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 

ÈÛÛÖÙÕÖɯÈÓÓɀÈÚÚÌɯás ȹàÈÞȺȮɯÐÕÝÌÊÌȮɯöɯÐËÌÕÛÐÍÐÊÈÛÈɯËÈÓÓɀÈÕÎÖÓÖɯϛs, denominato patient support 

angle (punto 7.7, paragrafo 4.4.1). 

0ÜÈÕËÖɯÐÓɯÓÌÛÛÐÕÖɯÚÐɯÛÙÖÝÈɯÐÕɯ×ÖÚÐáÐÖÕÌɯÕÖÔÐÕÈÓÌɯȹϛsǻƔȘȺȮɯÓɀÖÙÐÌÕÛÈÔÌÕÛÖɯËÌÎÓÐɯÈÚÚÐɯËÌÓɯÚÜÖɯ

SdR ricalca quello del sistema fisso: zs diretto verticalmente verso il soffitto della sala di 

trat tamento, ys orizzontalmente verso il gantry, lungo il suo asse di rotazione, e x s di 

conseguenza. 

2ÌÊÖÕËÖɯÓÌɯÙÌÎÖÓÌɯËÌÓÓÈɯÕÖÙÔÈɯ($"ȮɯÓɀÈÕÎÖÓÖɯϛs è definito positivo per rotazioni antiorarie 

ËÌÓɯ ÓÌÛÛÐÕÖɯ ØÜÈÕËÖɯ ÓÖɯ ÚÐɯ ÖÚÚÌÙÝÈɯ ËÈÓÓɀÈÓÛÖȮɯ ÕÌÓɯ ÝÌÙÚÖɯ ÕÌÎÈÛÐÝÖɯ ËÌÓÓɀÈÚÚÌɯ ás, come 

rappresentato in figura 5.7. 
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Fig. 5.7 ς Orientazione del sistema di riferimento IEC del supporto porta-paziente 

rispetto al sistema IEC fisso, quando è applicata al supporto una generica 
rotazione positiva di angolo ̒s. 

5.1.4 SISTEMA  DI  COORD INATE   IEC  DEL  PAZIENTE:   p 

+ɀÜÓÛÐÔÖɯËÌÐɯÚÐÚÛÌÔÐɯ($"ɯÜÛÐÓÐááÈÛÐɯÕÌÓɯ×ÙÌÚÌÕÛÌɯÓÈÝÖÙÖɯöɯÚÛÈÛÖɯÐÕÛÙÖËÖÛÛÖɯ×ÌÙɯËÌÚÊÙÐÝÌÙÌɯ

ÓɀÖÙÐÌÕÛÈáÐÖÕÌɯËÌÓɯ×ÈáÐÌÕÛÌɯËÜÙÈÕÛÌɯÐÓɯ×ÖÚÐáÐÖÕÈÔÌÕÛÖɯÚÜÓɯÓÌÛÛÐÕÖȯɯÚÐɯÛÙÈÛÛÈɯËÌÓɯÚÐÚÛÌÔÈɯËÐɯ

riferimento IEC del paziente, identificato dalla lettera minuscola p posta a pedice. 

Nella gerarchia, esso appartiene ovviamente al ramo del paziente e discende 

direttamente dal SdR del supporto (s). 

 

In medicina, per descrivere oggettivamente i movimenti e le posizioni del corpo umano, 

vengono tracciati attraverso di esso linee e piani anatomici immaginari, come 

rappresentato nella figura 5.8. 
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Fig. 5.8 ς 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 è in posizione eretta, è orientato 

verticalmente dai piedi alla testa;  

- asse trasversale:  è diretto dal lato destro al lato sinistro del corpo, 

×ÌÙ×ÌÕËÐÊÖÓÈÙÔÌÕÛÌɯÈÓÓɀÈÚÚÌɯÓÖÕÎÐÛÜËÐÕÈÓÌȰ 

- asse sagittale:  è diretto dalla superficie posteriore alla superficie anteriore 

del corpo, ortogonalmente agli altri due assi.  

Allo stesso modo è possibile identificare anche tre piani anatomici immaginari che, 

scorrendo ortogonalmente a uno dei tre assi sopra definiti, 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 parallel o 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 (o assiale):  piano parallelo a quello individuato dagli assi 

trasversale e sagittale, e ortogonale agli altri due 

piani; esso divide la parte superiore (craniale) da 

quella inferiore (caudale) del corpo.  

Tutti questi riferimenti sono utilizzati in anatomia e, più 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, è 

possibile fare riferimento a tali definizioni per identificare il suo posizionamento. Come 

già visto nei capÐÛÖÓÐɯ×ÙÌÊÌËÌÕÛÐȮɯÈÐɯÍÐÕÐɯËÌÓÓɀÌÙÖÎÈáÐÖÕÌɯËÌÓÓÈɯÛÌÙÈ×ÐÈȮɯÐÓɯ×ÈáÐÌÕÛÌɯ×Üğɯ

essere accomodato sul lettino solamente con una di queste orientazioni standard: HFS, 

HFP, FFS, FFP. È, 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 è fissata nel seguente modo: 

¶ asse xp : ËÐÙÌÛÛÖɯÊÖÔÌɯÓɀÈÚÚÌɯÛÙÈÚÝÌÙÚÖȮɯÊÖÕɯÝÌÙÚÖɯpositivo che punta dal lato destro 

a quello sinistro del paziente; 

¶ asse yp : ËÐÙÌÛÛÖɯÊÖÔÌɯÓɀÈÚÚÌɯÓÖÕÎÐÛÜËÐÕÈÓÌȮɯÊÖÕɯÝÌÙÚÖɯ×ÖÚÐÛÐÝÖɯÊÏÌɯ×ÜÕÛÈɯËÈÐɯ×ÐÌËÐɯ

alla testa del paziente; 

¶ asse zp : ËÐÙÌÛÛÖɯÊÖÔÌɯÓɀÈÚÚÌɯÚÈÎÐÛÛÈÓÌȮɯÊÖÕɯÝÌÙÚÖɯ×ÖÚÐÛÐÝÖɯÊÏÌɯ×ÜÕÛÈɯËÈÓÓÈɯ×ÈÙÛe 

posteriore a quella anteriore del paziente. 

 ÕÊÏÌɯØÜÐȮɯÓɀÖÙÐÎÐÕÌɯöɯÍÐÚÚÈÛÈɯÕÌÓÓɀÐÚÖÊÌÕÛÙÖȭ 

Fra le quattro possibili, si considera come orientazione nominale sul lettino quella HFS, 

che risulta essere anche quella più 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 supino passa a prono, il suo SdR 

ÙÜÖÛÈɯÙÐÎÐËÈÔÌÕÛÌɯËÐɯƕƜƔȘɯÈÛÛÖÙÕÖɯÈÓÓɀÈÚÚÌɯàp, mentre gli assi di coordinate del lettino 

rimangono immobili nella posizione iniziale.  

In figura 5.9, sono riportate alcune delle orientazioni possibili.  

 

Fig. 5.9 ς 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 SdR visti finora sono di tipo IEC e rispettano le regole della norma tecnica. Come 

era stato introdotto, però, nel paragrafo 4.1, esiste ÜÕɀÈÓÛÙÈɯÊÖÕÝÌÕáÐÖÕÌɯÐÕÛÌÙÕÈáÐÖÕÈÓÌɯ

molto utilizzata in medicina: lo standard DICOM. Esso è utilizzato soprattu tto per lo 

ÚÊÈÔÉÐÖɯËÐɯËÈÛÐɯÌɯÐÕÍÖÙÔÈáÐÖÕÐɯÔÌËÐÊÈÓÐɯÌȮɯ×ÌÙɯØÜÈÕÛÖɯÙÐÎÜÈÙËÈɯÓɀÐËÌÕÛÐÍÐÊÈáÐÖÕÌɯËÐɯ×ÜÕÛÐɯ

ÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯÝÖÓÜÔÌȮɯÜÛÐÓÐááÈɯÜÕɯÚÐÚÛÌÔÈɯËÐɯÊÖÖÙËÐÕÈÛÌɯËÌÍÐÕÐÛÖɯËÐÝÌÙÚÈÔÌÕÛÌɯÙÐÚ×ÌÛÛÖɯÈɯ
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5.2  -  TRASFORMAZIONI FRA I SISTEMI DI COORDINATE  

quello IEC. Si ha, dunque, un secondo sistema per il paziente: il 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 è data come segue: 

¶ asse xd : diretto come xp; 

¶ asse yd : ËÐÙÌÛÛÖɯÊÖÔÌɯÓɀÈÚÚÌɯÚÈÎÐÛÛÈÓÌȮɯÊÖÕɯÝÌÙÚÖɯ×ÖÚÐÛÐÝÖɯÊÏÌɯ×ÜÕÛÈɯËÈÓÓÈɯ×ÈÙÛÌɯ

posteriore a quella anteriore (ovvero in verso opposto a zp); 

¶ asse zd : diretto come yp. 

-ÌÓɯ ×ÙÌÚÌÕÛÌɯ 2Ë1Ȯɯ ÓɀÖÙÐÎÐÕÌɯ ÕÖÕɯÊÖÐÕÊÐËÌɯÕÌÊÌÚÚÈÙÐÈÔÌÕÛÌɯÊÖÕɯ ÓɀÐÚÖÊÌÕÛÙÖȮɯÔÈɯÝÐÌne 

×ÖÚÐáÐÖÕÈÛÈɯËÜÙÈÕÛÌɯÓɀÌÚÈÔÌɯ"3ɯÈ××ÙÖÚÚÐÔÈÛÐÝÈÔÌÕÛÌɯÝÐÊÐÕÖɯÈËɯÌÚÚÖȭɯ/ÌÙɯÚÌÔ×ÓÐÍÐÊÈÙÌɯÓÌɯ

ÛÙÈÚÍÖÙÔÈáÐÖÕÐɯËÐɯÊÖÖÙËÐÕÈÛÌɯËÈɯÜÕɯÚÐÚÛÌÔÈɯÈÓÓɀÈÓÛÙÖȮɯöɯ×ÖÚÚÐÉÐÓÌɯÚÖÝÙÈ××ÖÙÙÌɯÓɀÖÙÐÎÐÕÌɯ

ÈÓÓɀÐÚÖÊÌÕÛÙÖɯ×ÐÈÕÐÍÐÊÈÛÖɯÌÚÌÎÜÌÕËÖɯÜÕÈɯÛÙÈÚÓÈáÐÖÕÌɯÙÐÎÐËÈɯËÐɯÛÈÓÌɯ2Ë1ȭ 

In fig ura 5.10, sono riportati alcuni esempi di orientazione degli assi del SdR DICOM del 

paziente rispetto agli assi del sistema IEC del lettino. 

 

Fig. 5.10 ς Orientazione degli assi del sistema di riferimento DICOM del paziente nei 
casi HFS e HFP, rispetto al sistema di riferimento IEC del lettino. 

5.2 TRASFORMAZIONI FRA I SISTEMI DI 

COORDINATE  

Come visto nelle sezioni precedenti, per ogni elemento mobile è utile definire un sistema 

di coordinate individuale che si sposti solidalmente insieme ad esso. 

/ÌÙɯ ÓɀÈÚÚÌÛÛo di trattamento presente al CNAO, è 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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Fig. 5.11 ς Gerarchia completa dei sistemi di riferimento utili per rappresentare 
ƭΩŀǎǎŜǘǘƻ Řƛ ǘǊŀǘǘŀƳŜƴǘƻ ŀƭ /b!hΦ 

Una volta individuati i SdR utili al caso in analisi e stabilita correttamente la gerarchia, è 

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 ὖᴆ nel sistema di riferimento 1 (ὖᴆ) e di voler calcolare le 

sue coordinate nel sistema di riferimento 2 (ὖᴆ): bisogna applicare una matrice di 

trasformazione ὓᴼ ὓ   che consenta il passaggio dal sistema 1 al sistema 2, nel 

seguente modo: 

 ὖᴆ  ὓ   ὖᴆ (5.1) 

La trasformazione inversa si ottiene semplicemente invertendo la matrice di 

trasformazione: 

 ὓ  ὓ  (5.2) 

Il passaggio di coordinate ad un sistema ascendente o discendente nello schema in figura 

5.11 può essere descritto da una matrice di trasformazione adeguatamente calcolata. Se si 

applicano sequenzialmente in modo ordinato più matrici, è possibile mettere i n 

collegamento fra loro anche sistemi non direttamente annessi nello schema. 

2ÌÊÖÕËÖɯÓɀÐÔ×ÖÚÛÈáÐÖÕÌɯËÈÛÈɯËÈÓÓÌɯÕÖÙÔÌɯ($"ȮɯÛÜÛÛÈɯÓÈɯÛÙÈÛÛÈáÐÖÕÌɯöɯÐÚÖÊÌÕÛÙÐÊÈȮɯËÜÕØÜÌɯÓÈɯ

trasformazione fra due sistemi IEC sarà determinata unicamente dalla combinazione di 

rotazioni pure attorno ai propri assi. Nel caso del SdR DICOM del paziente, invece, è 

necessario eseguire prima anche una traslazione di tale sistema di coordinate per 

ÚÖÝÙÈ××ÖÙÙÌɯÓɀÖÙÐÎÐÕÌɯÈÓÓɀÐÚÖÊÌÕÛÙÖȭ 

Ai fini del presente lavoro, la scelta migliore è quel la di trasformare le coordinate di tutti i 

punti di interesse proprio nel SdR 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 forn ite in tale riferimento. 2ÌÎÜÌÕËÖɯ ÓɀÖÙËÐÕÌɯ

gerarchico, la sequenza di trasformazione dei SdR per arrivare a quello DICOM del 

paziente è il seguente: 

SdR IEC gantry  Ÿ  SdR IEC fisso  Ÿ  SdR IEC lettino  Ÿ  SdR DICOM paziente 

oppure:  

SdR IEC paziente  Ÿ  SdR DICOM paziente 

Dal momento che il prodotto matriciale non gode di proprietà commutativa, è 

fondamentale applicare in modo ordinato le matrici corrispondenti per poter trasformare 

le coordinate nel modo corretto. 

Trasformazione:  IEC  GANTRY  g  Ÿ  IEC  FISSO  f 

Il SdR IEC gantry può ruotare rispetto a quello IEC fisso di un angolo ϛg ÈÛÛÖÙÕÖɯÈÓÓɀÈÚÚÌ 

yg=yf ÐÕɯÚÌÕÚÖɯÖÙÈÙÐÖȮɯÎÜÈÙËÈÕËÖɯÐÓɯÎÈÕÛÙàɯÕÌÓɯÝÌÙÚÖɯ×ÖÚÐÛÐÝÖɯËÌÓÓɀÈÚÚÌȭɯ+ÈɯÛÙÈÚÍÖÙÔÈáÐÖÕÌɯ

di coordinate del medesimo punto da questo sistema a quello fisso è descritta dalla 

seguente matrice: 

 

ὖᴆ ὓ    ὖᴆ  ὓ

ÃÏÓ— π ÓÉÎ—

π ρ π
ÓÉÎ— π ÃÏÓ—

 (5.3) 

Trasformazione:  IEC  FISSO  f  Ÿ  IEC  LETTINO  s  

Il SdR IEC del supporto porta -paziente ruota rispetto a quello IEC fisso di un angolo ϛs 

ÈÛÛÖÙÕÖɯÈÓÓɀÈÚÚÌɯzs=zf ÐÕɯÚÌÕÚÖɯÈÕÛÐÖÙÈÙÐÖȮɯÎÜÈÙËÈÕËÖɯÐÓɯÓÌÛÛÐÕÖɯËÈÓÓɀÈÓÛÖȭɯ+ÈɯÛÙÈÚÍÖÙÔÈáÐÖÕÌɯ

di coordinate del medesimo punto dal sistema fisso a quello del supporto è descritta dalla 

seguente matrice: 

 
ὖᴆ  ὓ    ὖᴆ  ὓ

ÃÏÓ— ÓÉÎ— π
ÓÉÎ— ÃÏÓ— π
π π ρ

 (5.4) 

Trasformazione:  IEC LETTINO  s  Ÿ  DICOM PAZIENTE  d  

0ÜÐɯÚÐɯÏÈÕÕÖɯËÐÝÌÙÚÌɯÛÙÈÚÍÖÙÔÈáÐÖÕÐɯËÐɯÊÖÖÙËÐÕÈÛÌɯÐÕɯÉÈÚÌɯÈÓÓɀÖÙÐÌÕÛÈáÐÖÕÌɯËÌÓɯ×ÈáÐÌÕÛÌɯ

sul lettino, fra le quattro disponibili:  
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1) Paziente HFS: 

 
ὖȟ ᴆ  ὓ ȟ    ὖᴆ   ὓ ȟ

ρ π π
π π ρ
π ρ π

 (5.5) 

2) Paziente HFP: 

 
ὖȟ ᴆ   ὓ ȟ    ὖᴆ   ὓ ȟ

ρ π π
π π ρ
π ρ π

 (5.6) 

3) Paziente FFS: 

 
ὖȟ ᴆ   ὓ ȟ    ὖᴆ  ὓ ȟ

ρ π π
π π ρ
π ρ π

 (5.7) 

4) Paziente FFP: 

 
ὖȟ ᴆ  ὓ ȟ    ὖᴆ  ὓ ȟ

ρ π π
π π ρ
π ρ π

 (5.8) 

Trasformazione:  IEC LETTINO  s  Ÿ  IEC PAZIENTE  p  

 ÕÊÏÌɯØÜÐɯÚÐɯÏÈÕÕÖɯËÐÝÌÙÚÌɯÛÙÈÚÍÖÙÔÈáÐÖÕÐɯËÐɯÊÖÖÙËÐÕÈÛÌɯÐÕɯÉÈÚÌɯÈÓÓɀÖÙÐÌÕÛÈáÐÖÕÌɯËÌÓɯ

paziente sul lettino, fra le quattro disponibili:  

1) Paziente HFS: 

 
ὖȟ ᴆ  ὓ ȟ    ὖᴆ   ὓ ȟ

ρ π π
π ρ π
π π ρ

 (5.9) 

2) Paziente HFP: 

 
ὖȟ ᴆ   ὓ ȟ    ὖᴆ   ὓ ȟ

ρ π π
π ρ π
π π ρ

 (5.10) 

3) Paziente FFS: 

 
ὖȟ ᴆ   ὓ ȟ    ὖᴆ  ὓ ȟ

ρ π π
π ρ π
π π ρ

 (5.11) 
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4) Paziente FFP: 

 
ὖȟ ᴆ  ὓ ȟ    ὖᴆ  ὓ ȟ

ρ π π
π ρ π
π π ρ

 (5.12) 

Trasformazione:  IEC PAZIENTE  p  Ÿ  DICOM PAZIENTE  d  

Entrambi i sistemi di coordinate si muovono solidalmente insieme al paziente, quindi fra 

ËÐɯÌÚÚÐɯÚÜÚÚÐÚÛÌɯÜÕÈɯÛÙÈÚÍÖÙÔÈáÐÖÕÌɯÍÐÚÚÈɯÊÏÌɯöɯÐÕËÐ×ÌÕËÌÕÛÌɯËÈÓÓɀÖÙÐÌÕÛÈáÐÖÕÌɯËÌÓɯ×ÈáÐÌÕÛÌɯ

sul lettino. Per sovrapporre gli assi del SdR IEC del paziente a quelli del SdR DICOM del 

paziente, è necessario applicare ai primi una rotazione di -ƝƔȘɯÈÛÛÖÙÕÖɯÈÓÓɀÈÚÚÌɯxp= xd, 

ovvero un pitch di -90°. La descrizione matriciale è la seguente: 

 
ὖᴆ  ὓ   ὖᴆ  ὓ

ρ π π
π π ρ
π ρ π

 (5.13) 

5.3 TRASFORMAZIONE DAL SISTEMA DICOM DEL 

PAZIENTE AGLI   IN DICI   DEI  VOXEL DELLA  CT 

+ɀÌÚÈÔÌɯ"3ɯ×ÌÙÔÌÛÛÌɯËÐɯÐÕËÈÎÈÙÌɯÓɀÈÕÈÛÖÔÐÈɯËÌÓɯÝÖÓÜÔÌɯÛÙÐËÐÔÌÕÚÐÖÕÈÓÌɯÚÖÛÛÖ×ÖÚÛÖɯ

ÈÓÓɀÈÕÈÓÐÚÐȭɯ"ÖÔÌɯÝÐÚÛÖɯÕÌÓɯ×ÈÙÈÎÙÈÍÖɯƘȭƖȮɯÐÓɯÝÖÓÜÔÌɯÝÐÌÕÌɯÚÊÈÕÚÐÖÕÈÛÖɯ×ÌÙɯÍÌÛÛÌɯÈÚÚÐÈÓÐɯÌɯ

ogni fetta viene salvata nel file DICOM relativo alla CT come una matrice 2D di 

dimensione 512 Ͻ 512. Se si ordinano tutte le fette CT in base al tag Slice Location (punto 

B.7, paragrafo 4.2.6), è possibile ottenere una matrice 3D di 512Ͻ512ϽNumber of Slices 

elementi, che contiene la rappresentazione tridimensionale del volume acquisito durante 

ÓɀÌÚÈÔÌȭɯNel tomografo presente al CNAO, il diametro scansionato è pari a 500 mm e, 

generalmente, lo spessore impostato per ogni fetta è pari a 2 mm. In definitiva, il volume 

acquisito viene ricostruito suddividendolo in voxel di dimensioni 0.9766 ɇ0.9766Ͻ2 mm3 

(come rappresentato in figura 5.12), a ciascuno dei quali viene assegnato un valore HU 

medio costante. 

 

Fig. 5.12 ς Rappresentazione schematizzata della matrice 3D di voxel, ricostruita a 
partire dal volume CT scansionato. 
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0ÜÈÕËÖɯ ÐÕɯ , 3+ !ɯ ÚÐɯ ÐÔ×ÖÙÛÈɯ ÐÓɯ ÝÖÓÜÔÌɯ "3ɯ ÙÐÊÖÚÛÙÜÐÛÖȮɯ ØÜÌÚÛɀÜÓÛÐÔÖɯ öɯ ËÌÍÐÕÐÛÖɯ

unicamente come una matrice tridimensionale di valori HU, descritta, secondo la 

notazione matriciale classica, da terne di indici interi positivi (i,j,k). Dunque, al fine di 

localizzare un generico punto di coordinate (x d;yd;zdȺɯÐÕɯ2Ë1ɯ#(".,ɯ×ÈáÐÌÕÛÌɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯ

ËÌÓÓÈɯÔÈÛÙÐÊÌȮɯöɯÕÌÊÌÚÚÈÙÐÖɯÈÚÚÖÊÐÈÙÌɯÈɯØÜÌÚÛɀÜÓÛÐÔÈɯÜÕÈɯÎÙÐÎÓÐÈɯËÐɯÊÖÖÙËÐÕÈÛÌɯÊÏÌɯÙÐÚ×ÌÊÊÏÐɯ

la reale suddivi sione del volume, fatta durante la scansione. Si ricordi che il passo 

spaziale elementare della griglia deve essere ovviamente pari alle dimensioni del voxel. 

/ÌÙɯÙÐÊÖÚÛÙÜÐÙÓÈȮɯÚÐɯ×ÙÌÕËÌɯÊÖÔÌɯÙÐÍÌÙÐÔÌÕÛÖɯÐÕÐáÐÈÓÌɯÓɀImage position patient (IPP; punto B.9, 

paragrafo 4.2.6), ovvero il tag contenente le coordinate (xd,0;yd,0;zd,0), in SdR DICOM, del 

centro geometrico del primo voxel in alto a sinistra della prima fetta CT. A partire da 

esso, è possibile risalire al centro (o a uno degli spigoli) di un qualsiasi altro voxel della 

matrice. 

Bisogna considerare che, durante gli spostamenti, il SdR 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 è necesÚÈÙÐÖɯÊÖÕÖÚÊÌÙÌɯÈÕÊÏÌɯÓɀImage 

orientation patient (IOP; punto B.10, paragrafo 4.2.6), che permette di tenere conto 

ËÌÓÓɀÖÙÐÌÕÛÈáÐÖÕÌɯËÌÓɯ×ÈáÐÌÕÛÌɯÚÜÓɯÓÌÛÛÐÕÖȯɯÓɀ(./ɯÊÖÕÛÐÌÕÌɯÐɯƗɯÊÖÚÌÕÐɯËÐÙÌÛÛÖÙÐ30 della prima 

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 

ÐÕËÐÊÈÕÖɯÓÈɯËÐÙÌáÐÖÕÌɯÌɯÐÓɯÝÌÙÚÖɯËÐɯÖÙÐÌÕÛÈáÐÖÕÌɯËÌÓÓÈɯ×ÙÐÔÈɯÙÐÎÈɯÙÐÚ×ÌÛÛÖɯÈÓÓɀÈÚÚÌɯßd e della 

×ÙÐÔÈɯÊÖÓÖÕÕÈɯÙÐÚ×ÌÛÛÖɯÈÓÓɀÈÚÚÌɯàd, rispettivamente. 

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] 

 

Fig. 5.13 ς Orientazione della prima riga e della prima colonna della matrice rispetto 
agli assi del sistema di riferimento DICOM del paziente, nei quattro casi: HFS, HFP, 
FFS, FFP. 

2ÐɯÕÖÛÐɯÊÏÌȮɯÐÕɯÛÜÛÛÐɯÌɯØÜÈÛÛÙÖɯÐɯÊÈÚÐȮɯÚÊÖÙÙÌÕËÖɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓÓÌɯÙÐÎÏÌɯËÌÓÓÈɯÔÈÛÙÐÊÌɯÚÐɯÏÈɯ

esclusivamente la variazione della coordinata xd, mentre lungo le colonne varia solo yd. 

                                                             
30 In geometria analitica, i coseni dirett ori 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. I coseni direttori sono univocamente individuati in 

valore assoluto ed in segno se la retta è orientata. Cambiando verso di orientamento alla retta, i coseni direttori 

cambiano simultaneamente segno. 
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Analogamente, è possibile definire un coseno direttore anche per il vettore diretto 

ÚÌÊÖÕËÖɯÓɀÖÙÐÌÕÛÈÔÌÕÛÖɯÊÙÌÚÊÌÕÛÌɯËÌÎÓÐɯÐÕËÐÊÐɯÒȮɯÊÏÌɯÐËÌÕÛÐÍÐÊÈÕÖɯÓÈɯ×ÙÖÍÖÕËÐÛãɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯ

della matrice di voxel, rispetto  alÓɀÈÚÚÌɯád: 

HF: CDZ = cos direttore 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) 

ÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓÓÈɯÔÈÛÙÐÊÌȯɯöɯ×ÖÚÚÐÉÐÓÌɯÛÙÖÝÈÙÌɯÐÕɯØÜÈÓÌɯÝÖßÌÓɯÌÚÚÖɯÊÈËÌȮɯÊÈÓÊÖÓÈÕËÖɯÎÓÐɯindici 

matriciali di tale voxel  .  [19]   [20]  

+ɀÐÕËÐÊÌɯÐɯÙÈ××ÙÌÚÌÕÛÈɯÓÈɯÝÈÙÐÈáÐÖÕÌɯÓÜÕÎÖɯßȮɯÓɀÐÕËÐÊÌɯÑɯÐÕËÐÊÈɯla variazione lungo y e 

ÓɀÐÕËÐÊÌɯÒɯØÜÌÓÓÈɯÓÜÕÎÖɯáȯɯÐÕɯØÜÌÚÛÖɯÔÖËÖɯÚÐɯÏÈȮɯ×ÌÙğȮɯÊÏÌɯÎÓÐɯÐÕËÐÊÐɯÐɯÌɯÑɯÚÖÕÖɯÚÊÈÔÉÐÈÛÐɯ

rispetto alla definizione classica degli indici di matrice:  

 ὺέὼὩὰ  άὥὸὶὭὧὩὠέὼὩὰ ὮȟὭȟὯ (5.14) 

Considerando che in MATLAB la numerazione degli indici parte da 1, si ha:  

 

ừ
ỬỬ
Ừ

ỬỬ
ứὭὲὨὭὧὩ Ὥ  ὴὥὶὸὩ ὭὲὸὩὶὥρȢυ ὍὕὖρϽ 

ὼ  ὼȟ
ὛὸὩὴὢ

 

ὭὲὨὭὧὩ Ὦ  ὴὥὶὸὩ ὭὲὸὩὶὥρȢυ ὍὕὖυϽ 
ώ  ώȟ
ὛὸὩὴὣ

 

ὭὲὨὭὧὩ Ὧ  ὴὥὶὸὩ ὭὲὸὩὶὥρȢυ ὅὈὤσϽ 
ᾀ  ᾀȟ
ὛὸὩὴὤ

 

 (5.15) 

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;zd,0), è possibile trovare la relazione fra: 

 ὴόὲὸέ ὫὩὲὩὶὭὧέ ὼὨȠ ώὨȠ ᾀὨ   O    άὥὸὶὭὧὩὠέὼὩὰ ὮȟὭȟὯ  
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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 verrà analizzata proiettando il suo volume tridimensionale su 

un piano posto a valle e generando così una mappa 2D in termini ËÐɯ6$/+ȭɯ+ɀÖÉÐÌÛÛÐÝÖɯöɯ

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 calcolo è 

quella illustrata nel paragrafo  3.3.3. 

In questo capitolo verranno anche presentati i principali problemi riscontrati durante 

ÓɀÌÚÌÊÜáÐÖÕÌɯËÌÓÓÌɯÚÐÔÜÓÈáÐÖÕÐȮɯÍÙÈɯÊÜÐɯÚÐÊÜÙÈÔÌÕÛÌɯÓÌɯÍÓÜÛÛÜÈáÐÖÕÐɯÈÚÚÖÊÐÈÛÌɯÈÓɯÙÜÔÖÙÌɯ

elettronico ËÌÓÓɀÈÙÐÈɯ ÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯ ËÌÓɯÝÖÓÜÔÌɯ ÚÊÈÕÚÐÖÕÈÛÖɯ Ìɯ Ðɯ×ÙÖÉÓÌÔÐɯ ÓÌÎÈÛÐɯ ÈÓÓÈɯÕÖÕɯ

perfetta sovrapponibilità 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   ++ɀ(-3$1-.ɯ DELLA   MATRICE   CT 

/ÌÙɯ ÝÈÓÜÛÈÙÌɯ ÚÌɯ ÓɀÌÓÐÖɯ ÈÉÉÐÈɯ ÌÕÌÙÎÐÈɯ ÚÜÍÍÐÊÐÌÕÛÌɯ ×ÌÙɯ ÈÛÛÙÈÝÌÙÚÈÙÌɯ ÓɀÐÕÛÌÙÖɯ ÝÖÓÜÔÌɯ ËÌÓɯ

paziente e con quale range residuo possa uscire dalla superficie posteriore, è necessario 
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calcolare lo spessore acqua-equivalente (WEPL) attraversato dal fascio lungo il suo 

ÊÈÔÔÐÕÖɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯÝÖÓÜÔÌɯ"3Ȯɯ×ÌÙɯÖÎÕÐɯÚ×ÖÛɯËÌÓɯ×ÐÈÕÖȭ 

È necessario avere un algoritmo che permetta innanzitutto di tracciare la traiettoria 

ÊÖÙÙÌÛÛÈɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓÓÈɯÔÈÛÙÐÊÌɯƗ#ɯÌɯche consenta, poi, di trovare tutte le intersezioni 

con i voxel attraversati, in modo da calcolare lo spessore acqua-equivalente complessivo 

come somma dei valori WEPL dei vari voxel, moltiplicati per la lunghezza percorsa in 

essi dal fascio.  [21] 

-ÌÐɯ×ÈÙÈÎÙÈÍÐɯÚÌÎÜÌÕÛÐȮɯÝÌÙÙãɯ×ÙÐÔÈɯ×ÙÌÚÌÕÛÈÛÖɯÓɀÈÓÎÖÙÐÛÔÖɯ×ÌÙɯÐÓɯÛÙÈÊÊÐÈÔÌÕÛÖɯÌɯÐÓɯÊÈÓÊÖÓÖɯ

delle intersezioni di una generica retta con una griglia, in secondo luogo il discorso sarà 

ÌÚÛÌÚÖɯÌɯÙÐÈËÈÛÛÈÛÖɯÈÓɯÊÈÓÊÖÓÖɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓÓÈɯÔatrice di voxel CT di un paziente.  

6.1.1 ALGORITMO  PER  IL   TRACCIAMENTO   DI  UN  RAGGIO  

Si consideri il generico problema matematico del calcolo delle intersezioni di una retta 

ËÌÍÐÕÐÛÈɯÕÌÓÓÖɯÚ×ÈáÐÖɯÊÖÕɯÜÕÈɯÎÙÐÎÓÐÈɯÛÙÐËÐÔÌÕÚÐÖÕÈÓÌȭɯ+ɀÈÓÎÖÙÐÛÔÖɯ×ÙÌÚÌÕÛÈÛÖɯËÐɯÚÌguito è 

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 può essere definito 

ËÈÓÓɀÐÕÊÙÖÊÐÖɯËÐɯÛÙÌɯÚÌÛɯÖÙÛÖÎÖÕÈÓÐɯËÐɯpiani paralleli ed equamente spaziati fra loro. Tutti i 

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, è 

ÊÖÔÖËÖɯ ÚÍÙÜÛÛÈÙÌɯ ÓɀÌØÜÈáÐÖÕÌɯ ×ÈÙÈÔÌÛÙÐÊÈɯ ËÌÓÓÈɯ ÚÜËËÌÛÛÈɯ ÙÌÛÛÈȭɯ 2Ðɯ ÊÖÕÚÐËÌÙÐȮɯ ×ÌÙɯ

semplicità, 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 dei piani 

dei tre set che individuano il reticolo, definendo la distanza tra il punto A ed il punto di 

ÐÕÛÌÙÚÌáÐÖÕÌɯ ÊÖÔÌɯ ÜÕÈɯ ÍÙÈáÐÖÕÌɯ ϔɯ ËÌÓÓÈɯ ËÐÚÛÈÕáÈɯ ÛÙÈɯ Ðɯ ×ÜÕÛÐɯ  ɯ Ìɯ !. Attraverso il 

coefficiente ɻ, è possibile risalire facilmente alle coordinate (xP, yP, zP) del punto P di 

intersezione. 

 

Per semplicità, si consideri inizialmente il caso 2D. 

 

Fig. 6.1 ς Intersezioni di un segmento AB con una griglia 2D. 
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Oɯ×ÖÚÚÐÉÐÓÌɯÐÔÔÈÎÐÕÈÙÌɯÐɯ×ÐßÌÓɯËÌÓÓÈɯÎÙÐÎÓÐÈɯÊÖÔÌɯÓɀÈÙÌÈɯËÌÍÐÕÐÛÈɯËÈÓÓÌɯÐÕÛÌÙÚÌáÐÖÕÐɯÛÙÈɯËÜÌɯ

set ortogonali di rette parallele equispaziate, come rappresentato a destra in figura 6.1. 

Si trovino ora i punti di intersezione del segmento AB con i piani della  griglia. Il 

problema è semplice: dal momento che le rette sono equamente spaziate, è sufficiente 

calcolare la prima intersezione e generare le altre ricorsivamente sfruttando il passo 

costante della griglia. È 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 

ÚÌÎÔÌÕÛÖɯËÐɯÐÕÛÌÙÌÚÚÌɯ !ɯËÌÓÓɀÐÕÛÌÙÈɯÙÌÛÛÈȭ 

Un generico punto P che giace sul segmento AB è rappresentato parametricamente 

ËÈÓÓɀÌØÜÈáÐÖÕÌɯÝÌÛÛÖÙÐÈÓÌȯ 

 

ὖᴆ‌  ὃ ᴆ  ‌Ͻὄᴆ ὃ ᴆ     O          

ὼ ὼ ‌Ͻὼ ὼ

ώ ώ ‌Ͻώ ώ

ᾀ ᾀ ‌Ͻᾀ ᾀ

 (6.1) 

con ϔɴ ȻƔȰƕȼ: se P=A si ha ϔǻƔȮɯÔÌÕÛÙÌɯ×ÌÙ P=BȮɯϔǻƕȭ 

 

Fig. 6.2 ς Esempi di intersezione 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 

ÛÙÌɯ Ìɯ ÖÎÕÐɯ ÚÌÛɯ öɯ ËÌÚÊÙÐÛÛÖɯ Èɯ ÜÕɀÌØÜÈáÐÖÕÌɯ ËÌÓɯ ÛÐ×Öȯɯ ßǻÊÖÚÛÈÕÛÌȮɯ àǻÊÖÚÛÈÕÛe oppure 

z=costante. 

Si consideri una matrice 3D di (.Ø ρ, .Ù ρ, .Ú ρ) voxel di dimensioni ÄØϽÄÙϽÄÚ. 

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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ίὩὸ ὨὭ ὴὭὥὲὭ ὥ ὼ ὧέίὸὥὲὸὩȡ    ὼὭ  ὼρ  Ὥ ρϽ Ὠ             Ὥ ρȟȣȟὔ

ίὩὸ ὨὭ ὴὭὥὲὭ ὥ ώ ὧέίὸὥὲὸὩȡ    ώὮ  ώρ  Ὦ ρϽ Ὠ             Ὦ ρȟȣȟὔ

ίὩὸ ὨὭ ὴὭὥὲὭ ὥ ᾀ ὧέίὸὥὲὸὩȡ    ᾀὯ  ᾀρ  Ὧ ρϽ Ὠ             Ὧ ρȟȣȟὔ 

 (6.2) 

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 ciò avviene esattamente in corrispondenza 

della coordinata x che descrive il piano; questo è valido a patto che il segmento e il piano 

non siano fra loro paralleli o che il segmento non giaccia sul piano stesso. 

2ÌÊÖÕËÖɯÓɀÌØÜÈáÐÖÕÌɯ6.2, il punto di intersezione con il piano i -esimo del set x(i) è, 

dunque, individuato dal coefficiente parametrico:  

 
‌ Ὥ  

 ὼὭ ὼ

ὼ ὼ
 (6.3) 

da cui è possibile ricavare facilmente anche le altre coordinate del punto: 

 ὼ ὼὭ                              

ώ ώ ‌ ὭϽώ ώ

ᾀ ᾀ ‌ ὭϽᾀ ᾀ

 (6.4) 

Se xB- xAǻƔȮɯÈÓÓÖÙÈɯÐÓɯÙÈÎÎÐÖɯöɯ×ÌÙ×ÌÕËÐÊÖÓÈÙÌɯÈÓÓɀÈÚÚÌɯßɯÌɯÐɯ×ÈÙÈÔÌÛÙÐɯɻØ sono indefiniti.  

Ripetendo il conto per ciascuno dei piani di x(i), si ottiene il set di intersezioni ‌ Ὥ  . 

Analogamente, è possibile trovare anche gli altri due set ‌ Ὦ  e ‌ Ὧ  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 ‌ Ὥ , ‌ Ὦ  e ‌ Ὧ  e riorganizzandoli per ‌ 

crescente, si ottiene un unico set ordinato ‌ , contenete tutte e sole le intersezioni della 

ÚÌÔÐÙÌÛÛÈɯÊÖÕɯÐɯ×ÐÈÕÐɯÊÏÌɯËÌÍÐÕÐÚÊÖÕÖɯÐÓɯÙÌÛÐÊÖÓÖɯËÌÓÓÈɯÔÈÛÙÐÊÌȭɯ ÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÐɯ‌ , le 

ÐÕÛÌÙÚÌáÐÖÕÐɯÚÖÕÖɯÎÐãɯËÐÚ×ÖÚÛÌɯÕÌÓÓɀÌÚÈÛÛÈɯÚÌØÜÌÕáÈɯÐÕɯÊÜÐɯÌÚÚÌɯÈÝÝÌÕÎÖÕÖɯÕÌÓɯÙÌÛÐÊÖÓÖȭ 
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Fig. 6.3 ς Intersezioni di un segmento AB con una griglia tridimensionale. I punti di 
intersezione con i piani del reticolo sono evidenziati con un pallino rosso. 

Bisogna, però, prestare attenzione: come si nota dalla figura 6.2, i punti A e B possono 

ÊÈËÌÙÌɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯÖ××ÜÙÌɯÈÓÓɀÌÚÛÌÙÕÖɯËÌÓÓÈɯÎÙÐÎÓÐÈɯƗ#ȭɯOɯÕÌÊÌÚÚÈÙÐÖȮɯØÜÐÕËÐȮɯÊÈÓÊÖÓÈÙÌɯÜÕɯ

valore minimo ɻÍÉÎ e un valore massimo ɻÍÁØ che delimitino le intersezioni corrette fra 

tutte quelle calcolate. 

ɻÍÉÎ e  ɻÍÁØ saranno i valori parametrici corrispondenti alle int ersezioni con i bordi della 

ÎÙÐÎÓÐÈȮɯÕÌÓɯÊÈÚÖɯÐÕɯÊÜÐɯÚÐÈɯ ɯÊÏÌɯ!ɯÚÐɯÛÙÖÝÐÕÖɯÈÓÓɀÌÚÛÌÙÕÖɯËÌÓÓÈɯÎÙÐÎÓÐÈȮɯÖɯÊÖÙÙÐÚ×ÖÕËÌÙÈÕÕÖɯ

ÊÖÕɯÐɯÝÈÓÖÙÐɯËÐɯ ɯÖɯ!ȮɯØÜÈÓÖÙÈɯØÜÌÚÛÐɯÚÐɯÛÙÖÝÐÕÖɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓÓÈɯÎÙÐÎÓÐÈȭ 

Le intersezioni con i bordi della matrice 3D sono date da:  

 
‌ ρ  

 ὼρ ὼ

ὼ ὼ
                 ‌ ὔ   

 ὼὔ ὼ

ὼ ὼ
 (6.5) 

e analogamente per ɻàȹƕȺ, ɻÙ.Ù , ɻáȹƕȺ e ɻáȹ-áȺ. 

A questo punto:  

‌ άὥὼ πȠ άὭὲ‌ ρȟ ‌ ὔ Ƞ άὭὲ‌ ρȟ ‌ ὔ ȠάὭὲ‌ ρȟ ‌ ὔ  (6.6) 

‌ άὭὲ ρȠάὥὼ‌ ρȟ ‌ ὔ Ƞ άὥὼ‌ ρȟ ‌ ὔ Ƞάὥὼ‌ ρȟ ‌ ὔ  (6.7) 

Di tutte le intersezioni ɻÔÏÔ calcolate con i singoli piani incontrati, sono corrette 

ÚÖÓÈÔÌÕÛÌɯØÜÌÓÓÌɯÊÖÔ×ÙÌÚÌɯÕÌÓÓɀÐÕÛÌÙÝÈÓÓÖɯȻɻÔÐÕȠ ɻÔÈß. Si ottiene, in definitiva, il seguente 

set di intersezioni fra la griglia e il segmento AB:  

 ‌  ‌ ᷊‌ Ƞ‌   ‌ρȟȣȟ‌ὲ  (6.8) 

dove n rappresenta il numero di intersezioni valide.  
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In questo modo, due termini consecutivi in ɻ si riferiscono alle intersezioni del 

segmento con un particolare voxel: la lunghezza l(m) percorsa in un certo voxel sarà data 

della differenza tra due valori ɻ(m) e ɻ(m+1) adiacenti moltiplicata per la distanza d AB  tra 

i due punti A e B.  

 ὰά   Ὠ Ͻ‌ά ρ  ‌ά                   ὧέὲ ά  ρȟȣȟὲ (6.9) 

con: 

 Ὠ  ὼ ὼ ώ ώ ᾀ ᾀ  (6.10) 

Il voxel (j(m), i(m), k(m)) che corrisponde ai coefficienti parametrici ɻ(m) e ɻ(m+1) è 

quello che contiene il punto medio del le due intersezioni: 

 
‌  

‌ά ρ ‌ά

ς
 (6.11) 

 

ừ
Ử
Ử
Ừ

Ử
Ử
ứὭά  ὴὥὶὸὩ ὭὲὸὩὶὥρ

ὼ  ‌ Ͻὼ ὼ  ὼρ

Ὠ

Ὦά   ὴὥὶὸὩ ὭὲὸὩὶὥρ
ώ  ‌ Ͻώ ώ  ώρ

Ὠ

Ὧά   ὴὥὶὸὩ ὭὲὸὩὶὥρ
ᾀ  ‌ Ͻᾀ ᾀ  ᾀρ

Ὠ

 (6.12) 

0ÜÐÕËÐɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯÝÖßÌÓɯËÐɯÐÕËÐÊÐɯȹÑȹÔȺȮɯÐȹÔȺȮɯÒȹÔȺȺɯËÌÓÓÈɯÔÈÛÙÐÊÌ, il raggio avrà 

percorso un cammino geometrico di lunghezza l(m). Ripetendo il calcolo per tutte le 

coppie di intersezioni, è 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  

2ÐɯÈ××ÓÐÊÏÐɯÖÙÈɯÓɀÈÓÎÖÙÐÛÔÖɯËÌÚÊÙÐÛÛÖɯÕÌÓɯ×ÈÙÈÎÙÈÍÖɯ×ÙÌÊÌËÌÕÛÌɯÈÓɯÊÈÓÊÖÓÖɯËello spessore 

acqua-ÌØÜÐÝÈÓÌÕÛÌɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯÝÖÓÜÔÌɯ"3ɯËÐɯÜÕɯ×ÈáÐÌÕÛÌȭ 

/ÌÙɯÙÌ×ÓÐÊÈÙÌɯÓɀÈÚÚÌÛÛÖɯËÐɯÛÙÈÛÛÈÔÌÕÛÖȮɯÓÈɯËÐÙÌáÐÖÕÌɯËÐɯÌÙÖÎÈáÐÖÕÌɯËÌÓɯÍÈÚÊÐÖɯÌɯÙÐÊÖÚÛÙÜÐÙÌɯ

nello spazio geometrico la griglia di voxel della matrice, è 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 dallɀIPP ÌɯËÈÓÓɀ(./ɯÌɯÚÍÙÜÛÛÈÕËÖɯÐÓɯÕÜÔero e le dimensioni dei voxel 

nelle tre direzioni.  
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Si ricordi che il SdR DICOM del paziente non è isocentrico: per comodità, si trasla tutto il 

sistema di una quantità pari a ίέᴆ, ÐÕɯÔÖËÖɯËÈɯÚÖÝÙÈ××ÖÙÙÌɯÓÈɯÚÜÈɯÖÙÐÎÐÕÌɯÈÓÓɀÐÚÖÊÌÕÛÙÖȭɯ

Si avrà: 

 Ὅὖὖᴆ  Ὅὖὖᴆ  ίέᴆ (6.13) 

con : ίέᴆ = ÝÌÛÛÖÙÌɯÊÖÕɯÓÌɯÊÖÖÙËÐÕÈÛÌɯȹßȮàȮáȺɯËÌÓÓɀÐÚÖÊÌÕÛÙÖɯÕÌÓɯÚÐÚÛÌÔÈɯËÐɯÊÖÖÙËÐÕÈÛÌɯ

DICOM iniziale;  

Ὅὖὖᴆ = ÝÌÛÛÖÙÌɯÊÖÕɯÓÌɯÊÖÖÙËÐÕÈÛÌɯȹßȮàȮáȺɯËÌÓÓɀ Image position patient nel sistema 

DICOM iniziale;  

Ὅὖὖᴆ ǻɯÝÌÛÛÖÙÌɯÊÖÕɯÓÌɯÊÖÖÙËÐÕÈÛÌɯȹßȮàȮáȺɯËÌÓÓɀ Image position patient nel sistema 

DICOM traslato;  

-ÌÓɯÕÜÖÝÖɯÚÐÚÛÌÔÈɯ#(".,ȮɯÓɀÐÚÖÊÌÕÛÙÖɯÈÝÙãɯËÜÕØÜÌɯÊÖÖÙËÐÕÈÛÌɯȹƔȮƔȮƔȺɯÌɯÐÓɯ×ÈÚÚÈÎÎÐÖɯËÈÐɯ

ÚÐÚÛÌÔÐɯ ËÐɯ ÊÖÖÙËÐÕÈÛÌɯ ($"ɯ Èɯ ØÜÌÚÛɀÜÓÛÐÔÖɯ ×ÖÛÙãɯ ÌÚÚÌÙÌɯ ËÌÚÊÙÐÛÛÖɯ ÚÌÔ×ÓÐÊÌÔÌÕte da 

rotazioni rigide attorno a uno o più assi.  

Ora il punto di riferimento per costruire la matrice 3D di voxel è Ὅὖὖᴆ. Gli array31 che 

contengono le coordinate dei set di piani paralleli a yz, xz e xy sono rispettivamente:  

ừ
ỬỬ
Ừ

ỬỬ
ứὢ ὼ

ὛὸὩὴὢ

ς
ϽὍὕὖρḊ ὛὸὩὴὢϽὍὕὖρḊ ὼ υππάά

ὛὸὩὴὢ

ς
ϽὍὕὖρ

ὣ ώ
ὛὸὩὴὣ

ς
ϽὍὕὖυḊ ὛὸὩὴὣϽὍὕὖυḊ ώ υππάά

ὛὸὩὴὣ

ς
ϽὍὕὖυ

ὤ ᾀ
ὛὸὩὴὤ

ς
ϽὅὈὤσḊ ὛὸὩὴὤϽὅὈὤσḊ ᾀ Ὕέὸὤ

ὛὸὩὴὤ

ς
ϽὅὈὤσ

 (6.14) 

dove StepX, StepY, StepZ sono le dimensioni x, y e z dei voxel (riferimenti B.5 e B.6, 

paragrafo 4.2.6), mentre TotZ è dimensione z totale del volume scansionato (riferimento 

A.8, paragrafo 4.2.6). 

Xnew, Ynew e Znew contengono i tre set di piani che delineano il reticolo della griglia, in SdR 

DICOM traslato.  

 ɯØÜÌÚÛÖɯ×ÜÕÛÖɯÉÐÚÖÎÕÈɯÛÙÈÊÊÐÈÙÌɯÓÈɯÛÙÈÐÌÛÛÖÙÐÈɯËÌÓɯÍÈÚÊÐÖɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓÓÈɯÎÙÐÎÓÐÈȮɯ×ÌÙɯ

ciascuno spot del piano di trattamento, ÜÛÐÓÐááÈÕËÖɯÓɀÈÓÎÖÙÐÛÔÖɯËÌÚÊÙÐÛÛÖɯÕÌÓɯ×ÈÙÈÎÙÈÍÖɯ

precedente: qui, la direzione di irraggiamento di uno spot può essere descritta da una 

semiretta che ha origine nel punto medio collocato fra i due magneti di scansione (punto 

 ɯÕÌÓÓɀÈÓÎÖÙÐÛÔÖȺɯÌɯ×ÈÚÚÈÕÛÌɯ×ÌÙ ÓÖɯÚ×ÖÛɯÚÛÌÚÚÖɯȹ×ÜÕÛÖɯ!ɯÕÌÓÓɀÈÓÎÖÙÐÛÔÖȺȭɯ-ÌÓɯ×ÙÌÚÌÕÛÌɯ

ÊÈÚÖȮɯÝÌÙÙÈÕÕÖɯ×ÙÌÚÌɯÐÕɯÊÖÕÚÐËÌÙÈáÐÖÕÌɯÕÖÕɯÚÖÓÖɯÓÌɯÐÕÛÌÙÚÌáÐÖÕÐɯÊÖÔ×ÙÌÚÌɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯ

tratto AB, ma anche quelle giacenti sul prolungamento del raggio oltre B, in modo da 

considerare tutte le intersÌáÐÖÕÐɯËÌÓɯÍÈÚÊÐÖɯÊÖÕɯÓɀÐÕÛÌÙÈɯÔÈÛÙÐÊÌɯËÐɯÝÖßÌÓȭ 

I 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 sorgente del fascio, e di B nel SdR DICOM traslato del paziente. Ai fini di ciò, si 

tengano presenti le seguenti definizioni:  

                                                             
31 Gli 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 parentÌÚÐɯÛÖÕËÌɯÔÌÛÛÖɯÓÈɯ×ÖÚÐáÐÖÕÌɯËÌÓÓɀÌÓÌÔÌÕÛÖɯËÈɯ

ÚÌÓÌáÐÖÕÈÙÌȭɯ$ÚȯɯÈȹƖȺǻ×ÙÌÕËÌɯÐÓɯÚÌÊÖÕËÖɯÌÓÌÔÌÕÛÖɯËÌÓÓɀÈÙÙÈàɯÖɯÝÌÛÛÖÙÌȭ 
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ίέόὶὧὩᴆ   = vettore con le coordinate iniziali del punto sorgente nel SdR 

gantry;  

ίέόὶὧὩȟ ᴆ = vettore con le coordinate del punto sorgente nel SdR DICOM 

traslato del paziente; 

ίὴέὸᴆ    = vettore con le coordinate iniziali dello spot nel SdR gantry; z g = 0 

per esso in tale SdR, perché la posizione degli  spot è sempre 

definita  sul piano xy g ÊÖÕÛÌÕÌÛÌɯ ÓɀÐÚÖÊÌÕÛÙÖȮɯ ÊÏÌɯ ÊÖÐÕÊÐde con 

ÓɀÖÙÐÎÐÕÌ di tale sistema di coordinate (vedi anche riferimento 

7.10.4, paragrafo 4.4.1); 

ίὴέὸȟ ᴆ    = vettore con le coordinate dello spot nel SdR DICOM traslato del 

paziente. 

 

Punto A  

Si calcolino le coordinate del punto sorgente del ÍÈÚÊÐÖȮɯÊÏÌȮɯÕÌÓÓɀÈÓÎÖÙÐÛÔÖɯËÌÚÊÙÐÛÛÖɯ

ÕÌÓɯ×ÈÙÈÎÙÈÍÖɯ×ÙÌÊÌËÌÕÛÌȮɯÙÈ××ÙÌÚÌÕÛÈɯÐÓɯ×ÜÕÛÖɯ ȭɯ ÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯÍÐÓÌɯ13-PLAN, non 

sono riportate direttamente le coordinate di tale punto, ma solamente la sua distanza 

ËÈÓÓɀÐÚÖÊÌÕÛÙÖȭ 

Il modulo della distanza fra il ×ÜÕÛÖɯ ɯÌɯÓɀÐÚÖÊÌÕÛÙÖɯȹƔȮƔȮƔȺɯöɯÊÏÐÈÔÈÛÖɯSource Distance 

ed è calcolato a partire dal tag Virtual Source Axis Distances (VSAD; riferimento  7.3, 

paragrafo 4.4.1) come segue: 

 
ὛέόὶὧὩὈὭίὸὥὲὧὩ 

ὠὛὃὈρ ὠὛὃὈς

ς
 (6.15) 

Tale valore rappresenta ÜÕɀÈ××ÙÖÚÚÐÔÈáÐÖÕÌɯÚÌÔ×ÓÐÍÐÊÈÛÐÝÈɯ×ÌÙɯÓɀÐÕËÐÝÐËÜÈáÐÖÕÌɯËÌÓɯ

punto sorgente A, poiché si prende in considerazione il punto medio fra i due magneti 

di scansione. 

OȮɯ×ÖÐȮɯÕÌÊÌÚÚÈÙÐÖɯÓÖÊÈÓÐááÈÙÌɯÊÖÙÙÌÛÛÈÔÌÕÛÌɯ ɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓÓÖɯÚ×ÈáÐÖɯËella sala di 

ÛÙÈÛÛÈÔÌÕÛÖɯÐÕɯÉÈÚÌɯÈÓÓɀÖÙÐÌÕÛÈáÐÖÕÌɯÐÔ×ÖÚÛÈÛÈɯ×ÌÙɯÎÈÕÛÙàȮɯÓÌÛÛÐÕÖɯÌɯ×ÈáÐÌÕÛÌȭ 

Per comodità, si calcolino inizialmente le coordinate del punto sorgente A in SdR del 

gantry. Al CNAO, è necessario distinguere, in base al tipo di linea fissa util izzata, nel 

seguente modo: 

¶ Nel caso della linea orizzontale (GantryAngle ǻɯ ƝƔȘȺȮɯ ÓɀÐÙÙÈÎÎÐÈÔÌÕÛÖɯ ËÌÓɯ

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: 

 ίέόὶὧὩᴆ πȠπȠὛέόὶὧὩὈὭίὸὥὲὧὩ (6.16) 

- 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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paziente, nel tratto finale di tale linea. I raggi verticali vengono scansionati fra 

loro parallelamente sul bersaglio, dunque il punto sorgente sarà posizionato 

esattamente sopra ad ogni spot, con fascio incidente su di esso in direzione 

ortogonale al pavimento: 

 ίέόὶὧὩᴆ ίὴέὸᴆρȠς ȠὛέόὶὧὩὈὭίὸὥὲὧὩ (6.17) 

Una volta localizzato correttamente A in SdR gantry, è possibile calcolare le sue 

coordinate anche in altri sistemi. 

Partendo dai valori impostati  per Gantry Angle (ri ferimento 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 ὓ  , ὓ  e ὓ  

descritte nella sezione 5.2, che permettono il passaggio al SdR DICOM traslato 

attraverso il seguente prodotto matriciale:  

 ίέόὶὧὩᴆȟ  ὓ   ὓ   ὓ   ίέόὶὧὩᴆ (6.18) 

ίέόὶὧὩᴆȟ   öɯÐÓɯ×ÜÕÛÖɯËÐɯ×ÈÙÛÌÕáÈɯ ɯÕÌÓÓɀÈÓÎÖÙÐÛÔÖɯËÐɯÊÈÓÊÖÓÖȭ 

Punto B 

Si consideri ora il punto B: esso corrisponde allo spot del piano preso in 

ÊÖÕÚÐËÌÙÈáÐÖÕÌɯ×ÌÙɯÐÓɯÛÙÈÊÊÐÈÔÌÕÛÖɯËÐɯÖÎÕÐɯÙÈÎÎÐÖȭɯ ÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯÍÐÓÌɯ13-PLAN, le 

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 è 

possibile convertirle in SdR DICOM in modo ÈÕÈÓÖÎÖɯÈÓÓɀÌØÜÈáÐÖÕÌɯƚȭƕƜɯȯ 

 ίὴέὸᴆȟ   ὓ   ὓ   ὓ    ίὴέὸᴆ (6.19) 

ίὴέὸᴆȟ  öɯÐÓɯ×ÜÕÛÖɯ!ɯÕÌÓÓɀÈÓÎÖÙÐÛÔÖɯËÐɯÊÈÓÊÖÓÖȮɯÈÛÛÙÈÝÌÙÚÖɯÊÜÐɯ×ÈÚÚÈɯÐÓɯÍÈÚÊÐÖɯËÜÙÈÕÛÌɯ

ÓɀÐÙÙÈÎÎÐÈÔÌÕÛÖȭ 

 
A questo punto è possibile tracciare la semiretta che ha origine dal punto A e passante nel 

punto B, ÈÛÛÙÈÝÌÙÚÖɯÓɀÌØÜÈáÐÖÕÌɯƚȭƕȭ 

Si calcolino ora le intersezioni della suddetta semiretta con i tre set di piani paralleli X new, 

Ynew e Znew che individuano la griglia della matrice di voxel.  

Come esempio, si considerino le intersezioni con il set Xnew: 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 è, dunque, individuato dal valore 

parametrico:  

 
‌ Ὥ  

 ὢ Ὥ ὼ

ὼ ὼ
 (6.20) 

da cui è possibile ricavare facilmente anche le altre coordinate del punto tramite il 

sistema di equazioni: 
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 ὼ Ὥ ὢ Ὥ                         

ώ Ὥ ώ ‌ ὭϽώ ώ

ᾀ Ὥ ᾀ ‌ ὭϽᾀ ᾀ

 (6.21) 

Ripetendo il conto per ciascuno dei piani di X new, si ottiene il set di intersezioni ‌ Ὥ  . 

Analogamente, è possibile trovare anche gli altri due set ‌ Ὦ  e ‌ Ὧ  di intersezioni, 

a partire da Ynew e 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 

×ÐÈÕÐɯÊÏÌɯËÌÍÐÕÐÚÊÖÕÖɯÐÓɯÙÌÛÐÊÖÓÖɯËÌÓÓÈɯÔÈÛÙÐÊÌȭɯ ÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÐɯ‌ , le intersezioni sono già 

ËÐÚ×ÖÚÛÌɯÕÌÓÓɀÌÚÈÛÛÈɯÚÌØÜÌÕáÈɯÐÕɯÊÜÐɯÌÚÚÌɯÈÝÝÌÕÎÖÕÖɯÕÌÓɯÙÌÛÐÊÖÓÖȭ 

Di queste, però, è necessario selezionare solamente quelle corrette, ovvero quelle che si 

ÝÌÙÐÍÐÊÈÕÖɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÐɯÉÖÙËÐɯÌÚÛÌÙÕÐɯËÌÓÓÈɯÔÈÛÙÐÊÌɯƗ#ɯËÌÓɯ×ÈáÐÌnte: può capitare di 

avere intersezioni della semiretta con alcuni piani dei 3 set una volta che essa è già 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: 

‌ ά  ‌ ὲ  ȿ   

ÍÉÎ ὢ ρȠὢ ὩὲὨ ὼ ὲ ÍÁØ ὢ ρȠὢ ὩὲὨ 

ÍÉÎ ὣ ρȠὣ ὩὲὨ ώ ὲ ÍÁØ ὣ ρȠὣ ὩὲὨ

ÍÉÎ ὤ ρȠὤ ὩὲὨ ᾀ ὲ ÍÁØ ὤ ρȠὤ ὩὲὨ

 (6.22) 

dove gli elementi iniziale e finale degli array Xnew, Ynew e Znew rappresentano i piani delle 

sei facce esterne del reticolo della griglia. 

In ‌ , dunque, è contenuto ÓɀÌÓÌÕÊÖɯÖÙËÐÕÈÛÖɯËÐɯÛÜÛÛÐɯÐɯ×ÜÕÛÐɯËÐɯÐÕÛÌÙÚÌáÐÖÕÌɯÍÙÈɯÓÈɯ

semiretta e la matrice di voxel. 

A questo punto, prendendo a coppie consecutive le intersezioni riportate in ‌ , è 

×ÖÚÚÐÉÐÓÌɯÊÈÓÊÖÓÈÙÌɯÓÌɯÓÜÕÎÏÌááÌɯÎÌÖÔÌÛÙÐÊÏÌɯÓȹÔȺɯ×ÌÙÊÖÙÚÌɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÐɯÊiascun voxel 

ËÌÓÓÈɯÔÈÛÙÐÊÌɯÎÙÈáÐÌɯÈÓÓɀÌØÜÈáÐÖÕÌɯƚȭƝȮɯÐÕɯÊÜÐɯm varia da 1 al numero di elementi presenti 

in ‌ ȮɯÖÝÝÌÙÖɯÈÓɯÕÜÔÌÙÖɯÊÖÔ×ÓÌÚÚÐÝÖɯËÐɯÐÕÛÌÙÚÌáÐÖÕÐɯÊÖÙÙÌÛÛÌȮɯÌɯÈÓÓɀÌØÜÈáÐÖÕÌɯƚȭƕƔȮɯÊÏÌɯ

definisce la distanza fra i punti A e B.  

La lunghezza l(ÔȺɯöɯØÜÌÓÓÈɯ×ÌÙÊÖÙÚÈɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯÝÖßÌÓɯÊÏÌɯÊÖÕÛÐÌÕÌɯÐÓɯ×ÜÕÛÖɯÔÌËÐÖɯ/mid  

tra i due punti di intersezione (m+1) ed m:  

ὖ ᴆά ὃ ᴆ ‌ ά Ͻὄᴆ ὃ ᴆ        ὧέὲ   ‌ ά    (6.23) 

e che ha indici: 
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ừ
ỬỬ
Ừ

ỬỬ
ứὭά  ὴὥὶὸὩ ὭὲὸὩὶὥρȢυ  ὍὕὖρϽ 

ὼ ὼ

ὛὸὩὴὢ

Ὦά  ὴὥὶὸὩ ὭὲὸὩὶὥ ρȢυ ὍὕὖυϽ 
ώ ώ

ὛὸὩὴὣ

Ὧά  ὴὥὶὸὩ ὭὲὸὩὶὥρȢυ  ὅὈὤσϽ 
ᾀ ᾀ

ὛὸὩὴὤ

 (6.24) 

0ÜÐÕËÐɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯÝÖßÌÓɯËÐɯÐÕËÐÊÐɯ(j(m), i(m), k(m)) della matrice , il raggio avrà 

percorso un cammino geometrico di lunghezza l(m). Ripetendo il calcolo per tutte le 

coppie di intersezioni, è possibile trovare tutti i voxel attraversati dal fascio lungo la sua 

traiettoria di irraggiamento  e la distanza geometrica percorsa in ciascuno di essi. 

2Ðɯ ÙÐÊÖÙËÐȮɯ ×ÌÙğȮɯ ÊÏÌɯ ÓɀÖÉÐÌÛÛÐÝÖɯ ×ÙÐÕÊÐ×ÈÓÌɯ öɯ ØÜÌÓÓÖɯ ËÐɯ ÊÈÓÊÖÓÈÙÌɯ ÐÓɯ ÊÈÔÔÐÕÖɯ ÈÊØÜÈ-

ÌØÜÐÝÈÓÌÕÛÌɯËÌÓɯÙÈÎÎÐÖɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯÝÖÓÜÔÌɯ"3ȯɯöɯÈÓÓÖÙÈɯÕÌÊÌÚÚÈÙÐÖɯÊÖÕÝÌÙÛÐÙÌɯÛÜÛÛÐɯÐɯ

valori HU della matrice di ÝÖßÌÓɯÐÕɯÝÈÓÖÙÐɯ6$/+ɯÈÛÛÙÈÝÌÙÚÖɯÜÕɀÐÕÛÌÙ×ÖÓÈáÐÖÕÌɯÓÐÕÌÈÙÌɯÊÏÌɯ

sfrutta i punti di calibrazione della scala riportata in tabella 4.2. Noti il tipo di particella 

pianificata per la terapia (tag Radiation Type: riferimento 7.1, paragrafo 4.4.1) e il tipo di 

prÖÛÖÊÖÓÓÖɯÜÛÐÓÐááÈÛÖɯ×ÌÙɯÓɀÈÊØÜÐÚÐáÐÖÕÌɯ"3ɯȹÛÈÎɯProtocol Name: riferimento A.5, paragrafo 

4.2.6), è possibile calcolare la matrice di voxel ImageWEPL contenente i valori WEPL a 

partire da quelli in unità HU, scegliendo la scala di calibrazione corretta.  

A questo punto, si può arrivare al calcolo del WEPL lungo la traiettoria del raggio 

ÛÙÈÊÊÐÈÛÖȯɯËÈÛÖɯÐÓɯÝÖßÌÓɯËÐɯÐÕËÐÊÐɯȹÑȹÔȺȮɯÐȹÔȺȮɯÒȹÔȺȺɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓÓÈɯÔÈÛÙÐÊÌɯÐÕÛÌÙ×ÖÓÈÛÈɯ

ImageWEPL, il cammino acqua-equivalente percorso in esso dal fascio è pari a: 

 ὰά ϽὍάὥὫὩὡὉὖὒὮάȟὭάȟὯά  (6.25) 

Sommando su tutti i voxel attraversati dal fascio lungo la sua traiettoria, la lunghezza 

totale del cammino acqua-ÌØÜÐÝÈÓÌÕÛÌɯÐÕÛÌÎÙÈÓÌɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯÝÖÓÜÔÌɯËÌÓɯ×ÈáÐÌÕÛÌɯÚÈÙãɯ

data da: 

 ὰ  ὰά ϽὍάὥὫὩὡὉὖὒὮάȟὭάȟὯά  (6.26) 

+ɀÐÕÛÌÙÖɯÈÓÎÖÙÐÛÔÖɯØÜÐɯ×ÙÌÚÌÕÛÈÛÖɯÝÐÌÕÌɯÙÐ×ÌÛÜÛÖȮɯÈÛÛÙÈÝÌÙÚÖɯËÌÐɯÊÐÊÓÐɯfor, per ciascuno spot 

irraggiato di ognuno dei campi pianificati per il paziente. Il valore WEPL, le coordinate e 

ÓɀÌÕÌÙÎÐÈɯËÐɯÊÐÈÚÊÜÕÖɯËÌÎÓÐɯÚ×ÖÛɯÐÙÙÈÎÎÐÈÛÐɯÝÌÕÎÖÕÖɯÚÈÓÝÈÛÐɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÐɯÜÕÈɯÚÛÙÜÛÛÜÙÈɯ

chiamata ALLRadPath che riassume tutto il calcolo eseguito sulla CT. 

6.2 CALCOLO  DELLE  MAPPE  2D  DI  WEPL 

Una volta calcolati i singoli valori WEPL degli spot del piano di trattamento sfruttando il 

ÔÌÛÖËÖɯ È××ÌÕÈɯ ×ÙÌÚÌÕÛÈÛÖȮɯ öɯ ÕÌÊÌÚÚÈÙÐÖɯ ËÐÚ×ÖÙÓÐɯ ÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯ ËÐɯ ÜÕɯ ÎÙÈÍÐÊÖɯ ÊÏÌɯ ÚÐÈɯ

facilmente leggibile ed utilizzabile per ottenere e maneggiare informazioni relati ve 



 

118 

Capitolo   6  -  ALGORITMI DI CALCOLO DELLE MAPPE  DI  WEPL 

ÈÓÓɀÈÕÈÛÖÔÐÈɯ ËÌÓɯ ×ÈáÐÌÕÛÌɯ ÈÕÈÓÐááÈÛÖȭɯ 3ÙÈÔÐÛÌɯ ÜÕÈɯ ÔÈ××ÈȮɯ ÈËɯ ÌÚÌÔ×ÐÖȮɯ öɯ ÍÈÊÐÓÌɯ

individuare le regioni corporee irraggiate ad alta o bassa densità (ovvero ad alto o basso 

spessore integrato acqua-equivalente): questo è il tipo di rappresentazione grafica che è 

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, verrà trascurata la reale dimensione trasversale del fascio, calcolando il 

WEPL di ogni raggio unicamente lungo una traiettoria unidimensionale descritta da una 

ÚÌÔÐÙÌÛÛÈȭɯ 2ÜÊÊÌÚÚÐÝÈÔÌÕÛÌȮɯ ÓɀÈÓÎÖÙÐÛÔÖɯÝÌÙÙãɯ ÌÚÛÌÚÖɯ ÐÕɯ ÔÖËÖɯËÈɯ ÛÌÕÌÙÌɯÊÖÕÛÖɯ ËÌÓÓÌɯ

dimensioni finite del fascio nel la sezione trasversale. 

6.2.1 FASCIO  IDEALE   DI  SEZIONE   PUNTUALE  

+ɀÈÓÎÖÙÐÛÔÖɯ×ÙÌÚÌÕÛÈÛÖɯÕÌÓɯ×ÈÙÈÎÙÈÍÖɯƚȭƕȭƖɯÊÈÓÊÖÓÈȮɯËÐɯÍÈÛÛÖȮɯÐÓɯÊÈÔÔÐÕÖɯ6$/+ɯÐÕÛÌÎÙÈÓÌɯ

del fascio attraverso la matrice CT lungo la direzione di irraggiamento selezionata, 

ovvero lo spessore acqua-equivalente del paziente lungo tale traiettoria. Come già detto, 

ÕÌÓÓɀÈÓÎÖÙÐÛÔÖɯÐÓɯÊÈÓÊÖÓÖɯÝÐÌÕÌɯÙÐ×ÌÛÜÛÖɯ×ÌÙɯÊÐÈÚÊÜÕÖɯÚ×ÖÛɯ×ÐÈÕÐÍÐÊÈÛÖɯËÌÓɯÛÙÈÛÛÈÔÌÕÛÖȮɯ

quindi, il risultato finale è 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, è 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 

comodità, la mappa viene creata utilizzando le coordinate gantry degli spot, così come 

vengono riportate nel tag Scan Spot Positions Map (riferimento 7.10.4, paragrafo 4.4.1) del 

piano di trattamento.  
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Fig. 6.4 ς Esempio di mappa 2D di valori WEPL degli spot del piano di trattamento. 

In figura 6.4 è 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 ordinata32 si 

hanno le coordinate in SdR gantry degli spot del piano di trattamento. Per ognuno di 

questi, è stato calcolato lo spessore acqua-ÌØÜÐÝÈÓÌÕÛÌɯÈÛÛÙÈÝÌÙÚÈÛÖɯËÈÓɯÍÈÚÊÐÖɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯ

del volume CT e poi disposto nella  mappa in base alle coordinate dello spot. I valori di 

WEPL, in millimetri, sono rappresentati attraverso una scala graduata di colore. I pixel di 

colore nero equivalgono alle posizioni che non sono state irraggiate e per le quali il valore 

WEPL non è stato, dunque, calcolato: nella scala della mappa è riportato il valore NaN 

(Not a Number). 

La spaziatura dei pixel della mappa, lungo gli assi x e y del SdR gantry, è determinata dal 

×ÈÚÚÖɯËÐɯÚÊÈÕÚÐÖÕÌɯËÌÎÓÐɯÚ×ÖÛɯÚÛÈÉÐÓÐÛÖɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯ×ÐÈÕÖɯËÐɯÛÙÈÛÛÈÔÌÕÛÖ. Nel caso di 

CNAO, se nella terapia vengono utilizzati ioni carbonio,  tipicamente il passo è impostato 

a 2 mm, mentre nel caso dei protoni a 3 mm: il significato fisico è da ricercare nel diverso 

ÚÛÙÈÎÎÓÐÕÎɯÓÈÛÌÙÈÓÌɯËÌÓÓÌɯËÜÌɯ×ÈÙÛÐÊÌÓÓÌɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯÔÌdesimo bersaglio. 

La mappa è, 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.  

                                                             
32 +ÜÕÎÖɯÓÌɯÈÚÊÐÚÚÌɯÚÐɯÏÈɯÓɀÈÚÚÌɯǶàg ÌɯÓÜÕÎÖɯÓÌɯÖÙËÐÕÈÛÌɯÚÐɯÏÈɯÓɀÈÚÚÌɯ-xg. Questa impostazione è stata scelta per 

comodità, perché gli assi del SdR gantry sono così 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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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 può 

vedere dalla figura 6.5. 

 

Fig. 6.5 ς Proiezione 2D del volume CT tridimensionale . 

Per ogni campo pianificato per il paziente è necessario generare la relativa mappa di 

6$/+Ȯɯ×ÙÖÐÌÛÛÈÕËÖɯÐɯÙÈÎÎÐɯËÌÓɯÍÈÚÊÐÖɯÈÛÛÙÈÝÌÙÚÖɯÐÓɯÝÖÓÜÔÌɯ"3ɯËÈÓÓɀÈÕÎÖÓÈáÐÖÕÌɯÊÖÙÙÌÛÛÈɯ

ȹÛÌÕÌÕËÖɯÊÖÕÛÖɯËÌÓÓɀÖÙÐÌÕÛÈÔÌÕÛÖɯËÐɯÎÈÕÛÙàȮɯÓÌÛÛÐÕÖɯÌɯ×ÈáÐÌÕÛÌȺȭ 

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 

ȹÖÝÝÌÙÖɯ×ÌÙɯÊÐÈÚÊÜÕÖɯÚ×ÖÛȺȮɯÜÕɀÜÕÐÊÈɯÚÌÔÐÙÌÛÛÈɯ×ÌÙɯÛÙÈÊÊÐÈÙÌɯÓÈɯÛÙÈÐÌÛÛÖÙÐÈɯËÌÚÊÙÐÛÛÈɯËÈÓɯ

ÍÈÚÊÐÖɯ ÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯ ËÌÓɯ ÝÖÓÜÔÌɯ ËÌÓɯ ×ÈáÐÌÕÛÌȯɯ ÊÖÚĆɯ ÍÈÊÌndo, però, si trascura la reale 

dimensione del fascio in sezione, che viene solitamente fornita in termini di FWHM. 

Questo metodo di calcolo può essere utilizzato, in prima approssimazione, per 

ËÌÛÌÙÔÐÕÈÙÌɯÓɀÖÙËÐÕÌɯËÐɯÎÙÈÕËÌááÈɯËÌÓÓÖɯÚ×ÌÚÚÖÙÌɯÈÊØÜÈ-equivalente delle varie regioni 

corporee irraggiate, ma ai fini del presente lavoro si è reso necessario implementare un 

algoritmo più preciso e che tenesse conto delle dimensioni realistiche del fascio. 

+ɀÐËÌÈɯËÐɯÉÈÚÌɯËÌÓɯÕÜÖÝÖɯÔÌÛÖËÖɯÊÖÕÚÐÚÛÌɯÕÌÓɯÔÌËÐÈÙÌɯÐÓɯÝÈÓore di WEPL dello spot 

ÐÙÙÈÎÎÐÈÛÖɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÐɯÜÕÈɯËÌÛÌÙÔÐÕÈÛÈɯÚÌáÐÖÕÌɯÊÐÙÊÖÓÈÙÌȮɯÊÏÌɯÙÈ××ÙÌÚÌÕÛÐɯÓÈɯËÐÔÌÕÚÐÖÕÌɯ

trasversale del fascio. 

Nella situazione reale, la FWHM del fascio varia al variare della sua energia di 

estrazione: per i protoni si passa da 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 4.5 mm a 399 

MeV/nucleone. 

Dal momento che sarebbe piuttosto complesso e time-consuming far variare nella 

simulazione il raggio della sezione ÊÐÙÊÖÓÈÙÌɯÐÕÚÐÌÔÌɯÈÓÓɀÌÕÌÙÎÐÈɯËÐɯÌÚÛÙÈáÐÖÕÌɯÐÔ×ÖÚÛÈÛÈɯ

×ÌÙɯÊÐÈÚÊÜÕÖɯÚ×ÖÛȮɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯ×ÙÌÚÌÕÛÌɯÓÈÝÖÙÖɯÚÐɯöɯÈÚÚÜÕÛÖɯ×ÌÙɯÛÈÓÌɯÙÈÎÎÐÖɯÜÕɯÝÈÓÖÙÌɯ

ÔÌËÐÖɯÊÖÚÛÈÕÛÌȭɯ0ÜÌÚÛɀÜÓÛÐÔÖɯöɯÚÛÈÛÖɯÊÈÓÊÖÓÈÛÖɯÈɯ×ÈÙÛÐÙÌɯËÈɯÜÕɯÝÈÓÖÙÌɯÔÌËÐÖɯËÐɯ%6',Ȯɯ

come illustrato di seguito.  



 

121 

6.2.2  -  FASCIO  REALE  DI  DIMENSIONE  FINITA  IN  SEZIONE 

Visto che la FWHM, che rappresenta il diametro del fascio in sezione trasversale, non 

ÝÈÙÐÈɯÓÐÕÌÈÙÔÌÕÛÌɯÊÖÕɯÓɀÌÕÌÙÎÐÈɯËÐɯÌÚÛÙÈáÐÖÕÌɯËÈÓÓɀÈÕÌÓÓÖȮɯÚÐɯöɯ×ÙÌÚÖɯÊÖÔÌɯÙÐÍÌÙÐÔÌÕÛÖɯ×ÌÙɯÐÓɯ

calcolo un suo valore mediato fra tutte le energie disponibili:  

- per i protoni è stato considerato un valore medio pari a: %6', = 9 mm; 

- per gli ioni carbonio è stato considerato un valore medio pari a: %6',= 6 mm. 

Assumendo che il fascio abbia in sezione un profilo di intensità descritto da una 

distribuzione gaussiana, è valida la seguente relazione: 

 ὊὡὌὓ ςȢσυ „ (6.27) 

Essa lega la deviazione standard ϦȮ che caratterizza la gaussiana, con il valore di %6', 

del fascio di particelle. 

"ÖÔÉÐÕÈÕËÖɯÓɀÌØÜÈáÐÖÕÌɯƚȭƖƛɯÊÖÕɯÐɯÝÈÓÖÙÐɯËÐɯ%6', sopra riportati, è possibile ricavare il 

valore Ϧ nel caso di protoni e ioni carbonio: 

 
„  

ω άά

ςȢσυ
σȢψσ άά (6.28) 

 
„  

φ άά

ςȢσυ
ςȢυυ άά (6.29) 

Ora, ipotizzando di voler i ÕÊÓÜËÌÙÌɯÕÌÓɯÊÈÓÊÖÓÖɯÈÓÔÌÕÖɯÓɀƜ5% delle particelle del fascio, è 

necessario considerare una sezione circolare di raggio 2Ϧ attorno al baricentro del fascio33. 

Nel presente caso, si ha, dunque: 

 ὶὥὫὫὭέ ίὭάόὰὥὸέὙ ς „ (6.30) 

ÖÛÛÌÕÌÕËÖȮɯÐÕÍÐÕÌȮɯÐÓɯÝÈÓÖÙÌɯÔÌËÐÖɯËÌÓɯÙÈÎÎÐÖɯËÈɯÐÔ×ÖÚÛÈÙÌɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓÓÈɯsimulazione, 

nel caso delle due particelle: 

 ὶὥὫὫὭέ ίὭάόὰὥὸέὴ Ὑ  χȢφφ άά (6.31) 

 ὶὥὫὫὭέ ίὭάόὰὥὸέὅ  Ὑ  υȢρπ άά (6.32) 

0ÜÌÚÛÐɯ ËÜÌɯ ÝÈÓÖÙÐɯ ÙÈ××ÙÌÚÌÕÛÈÕÖɯ ÐÓɯ ÙÈÎÎÐÖɯ ËÌÓÓɀÈÙÌÈɯ ÊÐÙÊÖÓÈÙÌȮɯ ÊÌÕÛÙÈÛÈɯ ÕÌÓÓÖɯ Ú×ÖÛȮɯ

ÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËella quale si medierà il valore WEPL nella simulazione. Tale regione è 

indicativa della dimensione reale del fascio nella sezione trasversale.  

 

.ÙÈɯÊÏÌɯöɯÚÛÈÛÖɯËÌÛÌÙÔÐÕÈÛÖɯÐÓɯÝÈÓÖÙÌɯËÌÓɯÙÈÎÎÐÖɯ1ɯËÈɯÐÔ×ÖÚÛÈÙÌȮɯÚÐɯÈÕÈÓÐááÐɯÓɀÈÓÎÖÙÐÛÔÖɯ

implementato per trovare il valore medio di WEPL ( 6$/+ȺɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÐɯÛÈÓÌɯÈÙÌÈȭ 

+ɀÐËÌÈɯ öɯ ØÜÌÓÓÈɯ ËÐɯ ÊÈÓÊÖÓÈÙÌɯ ÓÖɯ Ú×ÌÚÚÖÙÌɯ ÈÊØÜÈ-equivalente, oltre che per lo spot 

considerato, anche per ulteriori raggi aggiuntivi (non previsti dal piano di trattamento), 

ÊÏÌɯÙÐÊÈËÈÕÖɯÈÓÓɀÐnterno della sezione circolare di raggio R definita attorno allo spot. La 

                                                             
33 Per la precisione, per una distribuzione gaussiana bidimensionale, se si considera un intervallo circolare di 

raggio pari a 2sȮɯÚÐɯÐÕÊÓÜËÌɯÓɀƜƚǔɯËÌÓÓÈɯÎÈÜÚÚÐÈÕÈȭ  
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traiettoria di questi nuovi raggi viene tracciata sfruttando dei punti aggiuntivi 

appositamente introdotti, denominati subspotȮɯ ËÌÍÐÕÐÛÐɯ ÚÜÓɯ ×ÐÈÕÖɯ ËÌÓÓɀÐÚÖÊÌÕÛÙÖȮɯ

analogamente agli spot del piano.  

Una volta calcolato il WEPL anche per i subspot desiderati, il valore WEPL dello spot 

reale può essere ottenuto mediando adeguatamente quello dei subspot che ricadono 

ÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓÓɀÈÙÌÈɯÊÐÙÊÖÓÈÙÌɯ×ÙÐÔÈɯËÌÍÐÕÐÛÈȭ 

 

Fig. 6.6 ς Tracciamento del raggio dello spot e dei raggi dei subspot, originati dal 
punto sorgente S. 

Bisogna prestare attenzione nel definire il numero necessario e sufficiente di subspot per 

ottenere un buon 6$/+ ËÈɯÈÚÚÌÎÕÈÙÌɯÈÓÓÖɯÚ×ÖÛȮɯ×ÌÙÊÏõɯÓɀÈÙÌÈɯËÌÍÐÕÐÛÈɯËÈÓɯÙÈÎÎÐÖɯ1ɯöɯ

piuttosto estesa in relazione al passo di scansione degli spot del piano di trattamento; 

infatti si ha:  

- per gli ioni carbonio:  passo di scansione degli spot = 2 mm; 

RC = 5.10 mm; 

A C = area della sezione circolare = 81.71 mm2; 

 

- per i protoni:  passo di scansione degli spot = 3 mm; 

Rp = 7.66 mm; 

A p = area della sezione circolare = 184.33 mm2. 

"ÖÕɯÐɯÝÈÓÖÙÐɯØÜÐɯÚÖ×ÙÈɯÙÐ×ÖÙÛÈÛÐȮɯ×ÌÙɯÌÕÛÙÈÔÉÙÌɯÓÌɯ×ÈÙÛÐÊÌÓÓÌȮɯÚÐɯÏÈɯÊÏÌɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓÓɀÈÙÌÈɯ

circolare cadono 21 spot del piano di trattamento (lo spot centrato nel cerchio più 20 altri 

spot adiacenti, ipotizzando la griglia di spot completamente riempit a), come illustrato in 

figura 6.7. 
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Fig. 6.7 ς A sinistra: griglia simulata degli spot che possono essere definiti nel piano 
di trattamento, quando vengono utilizzati ioni carbonio (spaziatura = 2 mm). Ogni 
punto ōƭǳ Ǿǳƻǘƻ ǊŀǇǇǊŜǎŜƴǘŀ ƭŀ ǇƻǎƛȊƛƻƴŜ ŀƭƭΩƛƴǘerno della griglia in cui può essere 
ŎƻƭƭƻŎŀǘƻ ǳƴƻ ǎǇƻǘ ŘŜƭ Ǉƛŀƴƻ Řƛ ǘǊŀǘǘŀƳŜƴǘƻΦ ! ŘŜǎǘǊŀΥ ƭΩŀǊŜŀ ŎƛǊŎƻƭŀǊŜ όŘŜƭƛƳƛǘŀǘŀ ƛƴ 
verde) indica la reale dimensione del fascio nella simulazione, quando viene 
irraggiato lo spot (0,0), colorato sempre in verde. Come si può vedere, aƭƭΩƛƴǘŜǊƴƻ 
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 già 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 è 

ÖÔÖÎÌÕÌÈɯÌɯÖÎÕÜÕÖɯËÐɯÌÚÚÐɯÝÐÌÕÌɯÊÈÓÊÖÓÈÛÖɯÜÕɀÜÕÐÊÈɯÝÖÓÛÈȭɯ2ÖÓÖɯÐÕɯÜÕɯÚÌÊÖÕËÖɯÔÖÔÌÕÛÖɯ

si procede al calcolo del 6$/+ di ogni spot reale del piano di trattamento, prendendo in 

considerazione unicamente i subspot interessati. 

La griglia di subspot deve avere ÜÕɀÌÚÛÌÕÚÐÖÕÌɯÔÈÎÎÐÖÙÌɯÙÐÚ×ÌÛÛÖɯÈÓÓÈɯÎÙÐÎÓÐÈɯËÐɯÚ×ÖÛȮɯÈÓɯ

fine di garantire che il calcolo venga eseguito correttamente anche per gli spot periferici 

×ÐÈÕÐÍÐÊÈÛÐȭɯ ËɯÌÚÌÔ×ÐÖȮɯÓɀÈÚÚÌɯßȮɯÐÕɯ2Ë1ɯÎÈÕÛÙàȮɯËÌÓÓÈɯÎÙÐÎÓÐÈɯËÐɯÚÜÉÚ×ÖÛɯÚÈÙãɯÊÈÓÊÖÓÈÛÈɯÈɯ

partire dalle coordinate x minima (x min,spot) e massima (xmax,spot) in assoluto fra quelle di 

tutti gli spot pianificati:  

 ὢ ὼ ȟ ὙḊ ὴὥίίέ Ḋ ὼ ȟ Ὑ (6.33) 

Il calcolo è analogo per Ysubspot. 

Si determini ora il passo della griglia di subspot. Esso può essere scelto a piacere, sempre 

rispettando il vincolo che sia pari ad un sottomultiplo intero del passo di scansione degli 

spot. È possibile introdurre la seguente definizione per esprimere il rapporto fra i  passi 

delle due griglie:  
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 ὓ άέὰὸὩὴὰὭὧὭὸÛ  
ὴὥίίέ

ὴὥίίέ
 (6.34) 

Come già specificato, M deve necessariamente essere un numero intero e positivo. 

Facendo variare il valore M, è possibile cambiare il numero di subspot che ricadono 

ÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓÓɀÈÙÌÈɯÊÐÙÊÖÓÈÙÌɯËÐɯÙÈÎÎÐÖɯ1ɯÙÌÓÈÛÐÝÈɯÈËɯÖÎÕÐɯÚ×ÖÛȮɯÖÝÝÌÙÖɯöɯ×ÖÚÚÐÉÐÓÌɯÝÈÙÐÈÙÌɯ

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 ς bǳƳŜǊƻ Řƛ ǎǇƻǘ Ŝ ǎǳōǎǇƻǘ ǎƛƳǳƭŀǘƛ ŎƘŜ ǊƛŎŀŘƻƴƻ ŀƭƭΩƛƴǘŜǊƴƻ ŘŜƭƭΩŀǊŜŀ 
circolare di raggio R, al variare della molteplicità M da 2 a 5, nei casi in cui si 
utilizzino ioni carbonio oppure protoni per il trattamento.  

"ÖÔÌɯÚÐɯÕÖÛÈɯËÈÓÓÈɯÛÈÉÌÓÓÈɯƚȭƕȮɯÐÓɯÕÜÔÌÙÖɯËÐɯÚ×ÖÛɯÊÏÌɯÊÈËÖÕÖɯÈÓÓɀinterno della sezione 

circolare è sempre pari a 21, perché il passo della griglia di spot è 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 più fitto e 

ÜÕɯÕÜÔÌÙÖɯÔÈÎÎÐÖÙɯËÐɯØÜÌÚÛÐɯÙÐÊÈËÌɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓÓɀÈÙÌÈɯÊÖÕÚÐËÌÙÈÛÈɯ×ÌÙɯÓÈɯÔÌËÐÈȭ 

Si noti che, a parità di M, il numero di subspot è uguale per entrambe le particelle: questa 

circostanza è puramente causuale ed è determinata unicamente dal passo reale di 

scansione degli spot del piano e dal valore %6', impostato ÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯ ËÌÓÓÈɯ

simulazione, nei due casi; infatti, per i protoni, che hanno passospot = 3 mm, si è assunto 

%6', = 9 mm, mentre per gli ioni carbonio (passospot = 2 mm) un valore %6', = 6 mm: 

ciò li porta ad avere medesimo rapporto fra &7(- e passospot e, di conseguenza, anche 

stesso numero di subspot corretti, a parità di M.  
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Fig. 6.8 ς A sinistra: griglie simulate degli spot, rappresentati dai punti blu vuoti, e dei 
subspot, rappresentati dai punti rossi vuoti. Nel caso di ioni carbonio e molteplicità 
M=2, la spaziatura della griglia di spot è pari a 2 mm, mentre quella della griglia di 
subspot è di 1 mm, dunque le posizioni degli spot si sovrappongono ad alcune dei 
subspot. A destra: ƭΩŀǊŜŀ ŎƛǊŎƻƭŀǊŜ όŘŜƭƛƳƛǘŀǘŀ ƛƴ ǾŜǊŘŜύ ƛƴŘƛŎŀ ƭŀ ǊŜŀƭŜ ŘƛƳŜƴǎƛƻƴŜ ŘŜƭ 
fascio nella simulazione, quando viene irraggiato lo spot (0,0), colorato sempre in 
verde. AƭƭΩƛƴǘŜǊƴƻ di tale sezione circolare cadono altri 20 spot della griglia, 
rappresentati dai punti blu pieni, e 89 subspot della griglia (nel caso M=2), 
rappresentati dai punti rossi pieni. 

 

Fig. 6.9 ς [ΩƛƳƳŀƎƛƴŜ ƳƻǎǘǊŀ ƭΩƛǊǊŀƎƎƛŀƳŜƴǘƻ Řƛ ŘǳŜ ǎǇƻǘΣ ŀŘƛŀŎŜƴǘƛ ƴŜƭƭŀ ƎǊƛƎƭƛŀΣ Řƛ 
ŎƻƻǊŘƛƴŀǘŜ όлΣлύ Ŝ όнΣлύ  όǇǳƴǘƛ ǾŜǊŘƛύΦ [ΩŀǊŜŀ ƛƴ Ǝƛŀƭƭƻ ǊŀǇǇǊŜǎŜƴǘŀ ƭŀ ǇƻǊȊƛƻƴŜ Řƛ ŦŀǎŎƛƻ 
che è in comune nei due irraggiamenti. Nella simulazione, dunque, il calcolo del WEPL 
Řƛ ǘǳǘǘƛ Ǝƭƛ ǎǇƻǘ όǇŀƭƭƛƴƛ ōƭǳ ǇƛŜƴƛύ Ŝ ƛ ǎǳōǎǇƻǘ όǇŀƭƭƛƴƛ Ǌƻǎǎƛ ǇƛŜƴƛύ ŎƘŜ ǊƛŎŀŘƻƴƻ ƴŜƭƭΩŀǊŜŀ 
evidenziata dovrebbe essere ripetuto due volte; invece, se si calcola prima il WEPL di 

tutti i subspot della griglia e poi si procede trovare il 6$/+ degli spot di interesse 
(ovvero quelli del piano di trattamento), il tempo di calcolo viene notevolmente 
ridotto, poiché i subspot vengono valutati ǳƴΩǳƴƛŎŀ ǾƻƭǘŀΦ 
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 ÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓÓÌɯÚÐÔÜÓÈáÐÖÕÐɯÌÚÌÎÜÐÛÌɯÕÌÓɯ×ÙÌÚÌÕÛÌɯÓÈÝÖÙÖɯËÐɯÛÌÚÐȮɯÐÓɯÝÈÓÖÙÌɯËÐɯÔÖÓÛÌ×licità 

è stato impostato generalmente a 2 (3 nei casi in cui si è reso necessario avere un calcolo 

più preciso di 6$/+ȺȮɯ×ÖÐÊÏõɯÜÛÐÓÐááÈÕËÖɯØÜÌÚÛɀÜÓÛÐÔÖɯÚÐɯÖÛÛÐÌÕÌɯÎÐãɯÜÕɯÉÜÖÕɯÕÜÔÌÙÖɯËÐɯ

ÚÜÉÚ×ÖÛɯ ËÈɯ ÊÖÕÛÌÎÎÐÈÙÌɯ ÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯ ËÌÓÓÈɯ ÔÌËÐÈȮɯ ÚÌÕáÈɯ ×ÌÙğɯ ÈÕËÈÙÌɯ Èɯrallentare 

ÌÊÊÌÚÚÐÝÈÔÌÕÛÌɯÓɀÐÕÛÌÙÖɯÊÖÔ×ÜÛÖɯ×ÌÙɯÜÕɯ×ÈáÐÌÕÛÌ34. Inoltre, utilizzare un numero troppo 

elevato di subspot per la media potrebbe rivelarsi addirittura controproducente, perché 

×ÐÊÊÖÓÐɯ ËÌÛÛÈÎÓÐɯ Öɯ ÝÈÙÐÈáÐÖÕÐɯ ÊÐÙÊÖÚÊÙÐÛÛÌɯ ÈËɯ ÈÓÊÜÕÌɯ áÖÕÌɯ ÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯdel volume CT 

potrebbero essere eccessivamente smussati da un processo di mediazione su molti 

elementi. 

In figura 6.10, è riportato un esempio di una mappa 2D costruita con i valori WEPL dei 

subspot: si tratta del medesimo campo dello stesso paziente già considerato in figura 6.4, 

nella quale, però, era stata raffigurata la mappa dei soli spot. 

 

Fig. 6.10 ς Esempio di mappa 2D di valori WEPL dei subspot simulati. 

                                                             
34 2ÐɯÛÌÕÎÈɯ×ÙÌÚÌÕÛÌɯÊÏÌȮɯ×ÌÙɯÜÕɯÛÙÈÛÛÈÔÌÕÛÖɯÕÌÓÓÈɯÙÌÎÐÖÕÌɯÊÖÙ×ÖÙÌÈɯËÌÓÓÈɯÛÌÚÛÈȮɯÓɀÌÚÛÌÕÚÐÖÕÌ trasversale massima 

di un campo pianificato è mediamente compresa fra 6 e 12 cm in entrambe le direzioni x e y del SdR gantry 

ȹÝÌËÐɯÍÐÎÜÙÈɯƚȭƘȺȭɯ/ÌÙɯÜÕɯÛÙÈÛÛÈÔÌÕÛÖɯËÌÓÓÈɯÙÌÎÐÖÕÌɯÛÖÙÈÊÐÊÈɯÖɯ×ÌÓÝÐÊÈȮɯÓɀÌÚÛÌÕÚÐÖÕÌɯÈÙÙÐÝÈɯÔÌËÐÈÔÌÕÛÌɯÈÕÊÏÌɯÍÐÕÖɯ

a 17 cm. 

Nella ÚÐÔÜÓÈáÐÖÕÌȮɯ ÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯ ËÐɯÛÈÓÐɯÐÕÛÌÙÝÈÓÓÐɯ ËÌÝÌɯÌÚÚÌÙÌɯÙÈ××ÙÌÚÌÕÛÈÛÈɯÓÈɯ ÎÙÐÎÓÐÈɯ ËÐɯ ÚÜÉÚ×ÖÛɯ ÊÖÕɯ ×ÈÚÚÖɯ

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.Ɩȭɯ(ÕÍÐÕÌȮɯÕÌÓÓɀÈÕÈÓÐÚÐɯËÌÓÓÈɯ"3ɯËÐɯÜÕɯ×ÈáÐÌÕÛÌȮɯÛÈÓÐɯÖ×ÌÙÈáÐÖÕÐɯ

devono essere ripetute per ogni campo del trattamento pianificato.  
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Infine, una volta stabiliti il numero e la posizione dei subspot corretti da considerare per 

il calcolo del 6$/+ di ogni spot reale del piano, si analizzi il metodo utilizzato per 

eseguire la media. 

#ÈÓɯÔÖÔÌÕÛÖɯÊÏÌɯÓɀÐÕÛÌÕÚÐÛãɯËÌÓɯÍÈÚÊÐÖɯÙÌÈÓÌɯÐÕɯÚÌáÐÖÕÌɯÛÙÈÚÝÌÙÚÈÓÌɯöɯÉÌÕɯÈ××ÙÖÚÚÐÔÈÛÈɯËÈɯ

una distribuzione  gaussiana, nella simulazione ciò è stato riprodotto applicando un filtro 

ÎÈÜÚÚÐÈÕÖɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓÓɀÈÙÌÈɯÊÐÙÊÖÓÈÙÌɯËÐɯÙÈÎÎÐÖɯ1ȮɯÊÏÌɯÙÈ××ÙÌÚÌÕÛÈɯÓÈɯËÐÔÌÕÚÐÖÕÌɯËÌÓɯ

fascio: dunque, il WEPL di ogni subspot, che entra nel calcolo del 6$/+ dello spot 

considerato, viene moltiplicato per un fattore gaussia no che pesi adeguatamente il suo 

contributo in relazione alla sua distanza dallo spot reale. 

Date le coordinate in SdR gantry di uno spot Pspot = (xspot, yspot) e di un subspot corretto 

Psubspot = (xsubspot, ysubspot), la distanza r fra essi è data da: 

 
ὶ  ὼ ὼ  ώ ώ  (6.35) 

Si ricordi che i subspot corretti sono quelli per cui è valida la condizione: r ȀR, ovvero 

ØÜÌÓÓÐɯÊÏÌɯÚÖÕÖɯÊÖÕÛÌÕÜÛÐɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓÓÈɯÚÌáÐÖÕÌɯÊÐÙÊÖÓÈÙÌɯÈÛÛÖÙÕÖɯÈÓÓÖɯÚ×ÖÛȭ 

Grazie a r, ora, è possibile calcolare il fattore gaussiano WF (weighting factor) da attribuire 

al subspot: 

 
ὡὊὶ Ὡ  (6.36) 

In definitiva, il valore medio 6$/+ di uno spot pianificato può essere calcolato a partire 

dai valori WEPL dei relativi subspot nel  seguente modo: 

 
ὡὉὖὒ

 В  ὡὊϽὡὉὖὒ ȟ

В  ὡὊ
 (6.37) 

con Nsubspot = 89 se M=2, mentre Nsubspot = 185 se M=3. 

In questo modo, dopo aver calcolato il 6$/+ di ogni spot del piano di trattamento, è 

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 è riportat a come 

esempio la mappa 2D degli spot del piano,  stavolta in  termini di valori WEPL mediati, 

dello stesso paziente già visionato precedentemente. 
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Fig. 6.11 ς Esempio di mappa 2D di valori WEPL mediati (6$/+) degli spot del piano 
di trattamento. 

Visivamente, la mappa in figura 6.11 è simile a quella il lustrata precedentemente in 

figura 6.4 (si tratta del medesimo campo dello stesso paziente), ma concettuamente le due 

ÚÖÕÖɯÚÛÈÛÌɯÊÈÓÊÖÓÈÛÌɯÐÕɯÔÖËÖɯÊÖÔ×ÓÌÛÈÔÌÕÛÌɯËÐÝÌÙÚÖȯɯÐɯÝÈÓÖÙÐɯÊÖÕÛÌÕÜÛÐɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓÓÈɯ

seconda sono semplicemente i WEPL degli spot del piano, ottenuti calcolando tali valori 

ÓÜÕÎÖɯÐɯÙÈÎÎÐɯÛÙÈÊÊÐÈÛÐɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯÝÖÓÜÔÌɯ"3ɯÊÖÔÌɯÚÌÔ×ÓÐÊÐɯÚÌÔÐÙÌÛÛÌȮɯÛÙÈÚÊÜÙÈÕËÖɯÓÈɯ

reale dimensione del fascio; nella mappa riportata in figura 6.11, invece, il cammino 

acqua-equivalente di ogni spot è stato mediato con quello dei subspot circostanti, 

ÊÖÕÛÌÕÜÛÐɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÐɯÜÕÈɯËÌÛÌÙÔÐÕÈÛÈɯÚÌáÐÖÕÌɯÊÐÙÊÖÓÈÙÌȮɯÊÏÌɯÙÈ××ÙÌÚÌÕÛÈÚÚÌɯÓÈɯÙÌÈÓÌɯ

ËÐÔÌÕÚÐÖÕÌɯÛÙÈÚÝÌÙÚÈÓÌɯËÌÓɯÍÈÚÊÐÖȭɯ(ÕɯØÜÌÚÛɀÜÓÛÐÔÖɯÊÈÚÖȮɯËÜÕØÜÌȮɯÈɯÖÎÕÐɯÚ×ÖÛɯȹÖÝÝÌÙÖɯÈɯ

ogni pixel della mappa) è assegnato un valore medio 6$/+. 

 ÐɯÍÐÕÐɯËÌÓɯ×ÙÌÚÌÕÛÌɯÓÈÝÖÙÖȮɯÛÜÛÛÐɯÐɯÊÖÕÍÙÖÕÛÐɯÌɯÓÌɯÈÕÈÓÐÚÐȮɯÊÏÌɯÝÌÙÙÈÕÕÖɯ×ÙÌÚÌÕÛÈÛÐɯËɀÖÙÈɯÐÕɯ

poi, sono stati svolti studiando le mappe 2D costruite a partire dai valori 6$/+ degli 

spot irraggiati.  

6.3 14,.1$ɯ $+$331.-(".ɯ #$++ɀ 1( ɯ $ɯ

SCONTORNAMENTO  ESTERNO   DEL  PAZIENTE  

2Ðɯ öɯ ÝÐÚÛÖɯ ÊÖÔÌɯ ÓɀÌÚÈÔÌɯ "3ɯ ÊÖÚÛÐÛÜÐÚÊÈɯ ÓɀÌÓÌÔÌÕÛÖɯ ÍÖÕËÈÔÌÕÛÈÓÌɯ ËÐɯ ×ÈÙÛÌÕáÈɯ ×ÌÙɯ

ÓɀÌÓÈÉÖÙÈáÐÖÕÌɯ ËÐɯ ÜÕÈɯ ÛÌÙÈ×ÐÈɯ ÈËÙÖÕÐÊÈɯ ÈËÌÎÜÈÛÈȭɯ "ÖÔÌɯ ÎÐãɯ ÈÊÊÌÕÕÈÛÖɯ ÕÌÐɯ ÊÈ×ÐÛÖÓÐɯ
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precedenti, prima di creare o riproiettare un piano di trattamento sulla CT di  un paziente, 

questa 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 

ÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯÍÐÓÌɯ13-STRUCT, come visto nel paragrafo 4.3.  

Si analizzi, ora, nello specifico la struttura che definisce il contorno della superficie 

ÌÚÛÌÙÕÈɯ ËÌÓɯ ×ÈáÐÌÕÛÌȭɯ $ÚÚÈɯ öɯ ÚÖÓÐÛÈÔÌÕÛÌɯ ËÌÕÖÔÐÕÈÛÈɯ ȿÚÒÐÕɀɯ Öɯ ȿ×ÌÓÓÌɀɯ ÐÕɯROI Name 

ȹÙÐÍÌÙÐÔÌÕÛÖɯƚȮɯ×ÈÙÈÎÙÈÍÖɯƘȭƗȭƕȺɯÌËɯöɯÜÕÐÝÖÊÈÔÌÕÛÌɯÐËÌÕÛÐÍÐÊÈÛÈɯËÈÓÓÈɯÝÖÊÌɯȿ$73$1- +ɀɯ

nel tag RT ROI Observation Sequence (riferimento 7, paragrafo 4.3.1). 

Essa è disegnata nella CT al fine di delimitare il volume scansionato del paziente rispetto 

ÈÓÓɀÈÙÐÈɯÊÐÙÊÖÚÛÈÕÛÌȭɯ(ÕɯÍÈÚÌɯËÐɯ×ÐÈÕÐÍÐÊÈáÐÖÕÌɯËÌÓɯÛÙÈÛÛÈÔÌÕÛÖȮɯÚÐɯÜÛÐÓÐááÈɯ×ÌÙɯÌÓÐÔÐÕÈÙÌɯ

ÌÝÌÕÛÜÈÓÐɯ ÈÙÛÌÍÈÛÛÐɯ Öɯ ÍÖÕÛÐɯ ËÐɯ ÌÙÙÖÙÌɯ ×ÙÌÚÌÕÛÐɯ ÈÓÓɀÌÚÛÌÙÕÖɯ Öɯ ÐÕɯ ÊÖÙÙÐÚ×ÖÕËÌÕáÈɯ ËÌÓÓÈɯ

superficie del volume del paziente, cancellando nella CT tutto ciò che non è contenuto 

ÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯÊÖÕÛÖÙÕÖɯËÐɯÛÈÓÌɯÚÛÙÜÛÛÜÙÈȭɯ(ÕÍÈÛÛÐȮɯ×ÜğɯÚ×ÌÚÚÖɯÊÈ×ÐÛÈÙÌɯËÐɯÝÌËÌÙÌɯÕÌÓɯÝÖÓÜÔÌɯ

ricostruito CT effetti di distorsione di varia tipologia, generati dalle fonti di errore già 

discusse nel paragrafo 4.2.3. I problemi più 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;  

- ÍÓÜÛÛÜÈáÐÖÕÐɯÚÛÈÛÐÚÛÐÊÏÌɯÕÌÓɯÝÈÓÖÙÌɯ'4ɯËÌÓÓɀÈÙÐÈɯÊÏÌɯÊÐÙÊÖÕËÈɯÐÓɯpaziente, causate 

dal rumore elettronico di fondo.  

A tal proposito, per eliminare o limitare tali fonti di errore durante la fase di 

×ÐÈÕÐÍÐÊÈáÐÖÕÌɯËÌÓɯÛÙÈÛÛÈÔÌÕÛÖȮɯÚÐɯÛÙÈÚÊÜÙÈɯÛÜÛÛÖɯÊÐğɯÊÏÌɯÚÐɯÛÙÖÝÈɯÈÓÓɀÌÚÛÌÙÕÖɯËÌÐɯÊÖÕÛÖÙÕÐɯ

definiti in tale struttura: le fluttuazioni e le distorsioni presenti fuori dal volume del 

paziente vengono così annullate, imponendo il valore dei relativi voxel a -1024 HU, 

ÖÝÝÌÙÖɯÐÓɯÝÈÓÖÙÌɯÕÖÔÐÕÈÓÌɯÊÈÓÐÉÙÈÛÖɯ×ÌÙɯÓɀÈÙÐÈɯȹÝÌËÐɯÛÈÉȭɯƘȭƖȺȭɯ3ÈÓÌɯÛÌÊÕÐÊÈɯöɯÚÛÈÛÈȮɯËÐɯ

conseguenza, adottata aÕÊÏÌɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯ×ÙÌÚÌÕÛÌɯÓÈÝÖÙÖɯËÐɯÛÌÚÐɯÊÖÕɯÐÓɯÔÌËÌÚÐÔÖɯ

ÚÊÖ×Öȭɯ #Ðɯ ÚÌÎÜÐÛÖȮɯ ×ÙÐÔÈɯËÐɯ ÈÕÈÓÐááÈÙÌɯÊÖÔÌɯÊÐğɯ öɯ ÚÛÈÛÖɯÙÌÈÓÐááÈÛÖɯ ÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯ ËÌÓÓÌɯ

simulazioni, si mostrano rapidamente i risultati ottenuti da alcuni esperimenti eseguiti 

sul fantoccio CIRS peÙɯÝÈÓÜÛÈÙÌɯÓɀÌÕÛÐÛãɯËÌÓɯ×ÖÛÌÕáÐÈÓÌɯÌÙÙÖÙÌɯÈÚÚÖÊÐÈÛÖɯÈÐɯ×ÙÖÉÓÌÔÐɯÈ××ÌÕÈɯ

presentati. 

6.3.1 SCANSIONI  SEQUENZIALI  RIPETUTE  AL   FANTOCCIO 

CIRS 

/ÌÙɯ ÝÈÓÜÛÈÙÌɯÊÖÔÌɯ ÓÌɯ ËÐÚÛÖÙÚÐÖÕÐɯ×ÙÌÚÌÕÛÐɯ ÈÓÓɀÌÚÛÌÙÕÖɯ ËÌÓÓÈɯ ÚÜ×ÌÙÍÐÊÐÌɯËÌÓɯ ×ÈáÐÌÕÛÌɯ Ìɯ

soprattutto le fluttuazioni del va ÓÖÙÌɯ'4ɯËÌÓÓɀÈÙÐÈɯ×ÖÚÚÈÕÖɯÐÕÍÓÜÐÙÌɯÕÌÓɯÊÈÓÊÖÓÖɯËÌÓÓÖɯ

spessore acqua-equivalente 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 è stata poi analizzata 
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e confrontata con le altre, facendo particolare attenzione al volume ricostruito attorno a 

quello del fantoccio. 

/ÌÙɯÝÈÓÜÛÈÙÌɯÓɀÌÕÛÐÛãɯËÌÓɯÙÜÔÖÙÌɯÌÓÌÛÛÙÖÕÐÊÖɯ×ÙÌÚÌÕÛÌɯÕÌÓÓÌɯÐÔÔÈÎÐÕÐɯ"3ȮɯÐÕɯÊÐÈÚÊÜÕÈɯ

scansione sono state prese a campione 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 è riportato il numero di voxel contenuti in ciascuna di e sse. 

REGIONE NUMERO DI VOXEL CONTENUTI 

A оос˜срм 

B м˜ммн˜смс 

C м˜лпу˜усс 

D1  e  D2 ппн˜фул 

INTERO VOLUME SCANSIONATO  мм˜офн˜ссу 

Tab. 6.2 ς bǳƳŜǊƻ Řƛ ǾƻȄŜƭ ŎƻƴǘŜƴǳǘƛ ƴŜƭƭŜ ǊŜƎƛƻƴƛ ǎŜƭŜȊƛƻƴŀǘŜ ŀƭƭΩƛƴǘŜǊƴƻ ŘŜƭƭŜ /¢ ŀƭ 
fantoccio CIRS per valutare le fluttuazioni dovute al rumore elettronico. 

 

Fig. 6.12 ς wŀǇǇǊŜǎŜƴǘŀȊƛƻƴŜ ŘŜƭƭŜ ǊŜƎƛƻƴƛ ǎŜƭŜȊƛƻƴŀǘŜ ŀƭƭΩƛƴǘŜǊƴƻ ŘŜƭƭŜ /¢ ŀƭ ŦŀƴǘƻŎŎƛƻ 
CIRS per valutare le fluttuazioni dovute al rumore elettronico. 

Prima di tutto, ogni scansione è stata analizzata singolarmente, al fine di valutare le 

ÍÓÜÛÛÜÈáÐÖÕÐɯÔÌËÐÌɯËÌÓÓɀÈÙÐÈɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓÓÈɯÚÛÌÚÚÈɯ"3ȯɯ×ÌÙɯÖÎÕÜÕÈɯËÌÓÓÌɯÙÌÎÐÖÕÐɯ Ȯɯ!Ȯɯ"Ȯɯ

D1 e D2 è 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. I risultati ricavati dalle 5 

scansioni singole sono riportati in tabella 6.3.  

  



 

131 

6.3.1  -  SCANSIONI  SEQUENZIALI  RIPETUTE  AL  FANTOCCIO CIRS 

Regione 
CIRS 1 CIRS 2 CIRS 3 CIRS 4 CIRS 5 

I¦  ̀ I¦  ̀ I¦  ̀ I¦  ̀ I¦  ̀

A -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 ς Calcolo del valore medio di HU e della relativa deviazione standard 
ŀƭƭΩƛƴǘŜǊƴƻ Řƛ ŎƛŀǎŎǳƴŀ ŘŜƭƭŜ ǊŜƎƛƻƴƛ ǎŜƭŜȊƛƻƴŀǘŜΣ ǇŜǊ ƻƎƴǳƴŀ ŘŜƭƭŜ ǎŎŀƴǎƛƻƴƛ ǊƛǇŜǘǳǘŜ al 
fantoccio. Tutti i valori riportati sono in unità [HU]. 

.ÎÕÐɯÚÊÈÕÚÐÖÕÌɯöɯÐÕËÐÊÈÛÈɯÊÖÔÌɯȿ"(12ɀɯÚÌÎÜÐÛÈɯËÈÓɯÕÜÔÌÙÖɯËÌÓÓÈɯÚÊÈÕÚÐÖÕÌȭɯ.ÓÛÙÌɯÈÐɯÝÈÓÖÙÐɯ

per le 5 regioni valutate separatamente, sono riportati anche quelli ottenuti unendo tutti i 

voxel di tutte le regioni in un unic ÖɯÊÖÔ×ÜÛÖɯȹÝÖÊÌɯȿ3.3ɀɯÕÌÓÓÈɯÛÈÉÌÓÓÈȺȭ 

Come si nota, le Ϧɯsono abbastanza contenute (quella complessiva è attorno a 2.35), 

ØÜÐÕËÐɯ ÚÐɯ ×ÖÚÚÖÕÖɯ ÈÝÌÙÌɯ ËÌÓÓÌɯ ÍÓÜÛÛÜÈáÐÖÕÐɯ ÕÌÓɯ ÝÈÓÖÙÌɯ '4ɯ ÙÐÊÖÚÛÙÜÐÛÖɯ ËÌÓÓɀÈÙÐÈɯ

indicativamente pari a:  

 ὌὟ ς„  ρππςȢρ τȢχ  ὌὟ (6.38) 

+ɀÐÕÛÌÙÝÈÓÓÖɯËÌÛÌÙÔÐÕÈÛÖɯËÈɯςʎ non è estremamente ampio, ma il problema principale 

risiede nel fatto che il valore '4 non coincide esattamente con il valore HU di 

ÊÈÓÐÉÙÈáÐÖÕÌɯÐÔ×ÖÚÛÈÛÖɯ×ÌÙɯÓɀÈÙÐÈȮɯÊÏÌɯÙÐÚÜÓÛÈɯÌÚÚÌÙÌɯÜÎÜÈÓÌɯÈɯ-1024. Nella simulazione, 

ËÜÙÈÕÛÌɯÐÓɯÊÈÓÊÖÓÖɯËÐɯ6$/+ɯÐÕÛÌÎÙÈÛÖɯÓÜÕÎÖɯÓɀÐÕÛÌÙÖɯÙÈÎÎÐÖɯÊÏÌɯÈÛÛÙÈÝÌÙÚÈɯÓÈɯ"3ȮɯÊÐğɯ×Üğɯ

determinare un errore non trascurabile che va ad inficiare il calcolo dello spessore acqua-

equivalente reale del paziente. 

2ÐɯÊÖÕÚÐËÌÙÐȮɯÈËɯÌÚÌÔ×ÐÖȮɯÓÈɯÚÊÈÓÈɯËÐɯÊÈÓÐÉÙÈáÐÖÕÌɯÈÚÚÖÊÐÈÛÈɯÈÓÓɀÜÛÐÓÐááÖɯËÐɯÐÖÕÐɯÊÈÙÉÖÕÐÖɯÌɯ

modalità  di  ÈÊØÜÐÚÐáÐÖÕÌɯȿÛÌÚÛÈɀɯÐÕɯÛÈÉÌÓÓÈɯƘȭƖȯɯ in questo caso, interpolando il valore  

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 è 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 può avere una 

variazione notevole nel valore di WEPL integrato associato non ad una reale variazione 

ÈÕÈÛÖÔÐÊÈɯ ËÌÓɯ ×ÈáÐÌÕÛÌȮɯ ÔÈɯ ÚÌÔ×ÓÐÊÌÔÌÕÛÌɯ ÈÓɯ ÝÈÓÖÙÌɯ '4ɯ ËÌÓÓɀÈÙÐÈɯ Ìɯ ÈÓÓÌɯ ÙÌÓÈÛÐÝÌɯ

ÍÓÜÛÛÜÈáÐÖÕÐɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓÓÈɯ"3ȭ 

 
Successivamente, le varie CT sono state confrontate fra loro per valutare le fluttuazioni 

del valore del medesimo voxel durante scansioni sequenziali ripetute: ogni voxel è stato, 

dunque, confrontato con il voxel corrispondente nelle altre CT. Per fare ciò, si è 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 n ɬ CIRS 1). In 
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questo 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 è stata poi analizzata in modo analogo a prima, 

determinando il valore medio Ў'4 e la relativa varianza s2 e anche la deviazione 

standard s, il Ў'4 minimo e massimo. 

I risultati sono riportati in tabella 6.4.  In questo caso, sono stati calcolati i valori anche per 

ÓɀÐÕÛÌÙÖɯÝÖÓÜÔÌɯ"3ɯÚÊÈÕÚÐÖÕÈÛÖɯȹÝÖÊÌɯȿ"3ɯÐÕÛÌÙÈɀɯÕÌÓÓÈɯÛÈÉÌÓÓÈȮɯÊÖÙÙÐÚ×ÖÕËÌÕÛÌɯÈÓÓÈɯÙÌÎÐÖÕÌɯ

evidenziata in rosa in figura 6.12). 

CIRS 2 - CIRS 1  CIRS 3 - CIRS 1 

Regione ЎI¦ ˋ2  ̀ ɲI¦min ɲI¦max Regione ЎI¦ ˋ2  ̀ ɲI¦min ɲI¦max 

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 

CT 
intera 

-0.16 37.57 6.13 -313 383 
CT 
intera 

-0.16 41.01 6.40 -409 354 

 

CIRS 4 - CIRS 1  CIRS 5 - CIRS 1 

Regione ЎI¦ ˋ2  ̀ ɲI¦min ɲI¦max Regione ЎI¦ ˋ2  ̀ ɲI¦min ɲI¦max 

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 

CT 
intera 

-0.10 37.32 6.11 -331 299 
CT 
intera 

-0.05 32.51 5.70 -281 317 

Tab. 6.4 ς Calcolo del valore medio di HU, della relativa varianza e deviazione 
ǎǘŀƴŘŀǊŘΣ Ŝ ŘŜƛ ǾŀƭƻǊƛ I¦ ƳƛƴƛƳƛ Ŝ ƳŀǎǎƛƳƛ ŀƭƭΩƛƴǘŜǊƴƻ Řƛ ŎƛŀǎŎǳƴŀ ŘŜƭƭŜ ǊŜƎƛƻƴƛ 
selezionate, per ogni matrice di voxel data dalla differenza fra la scansione presa in 
considerazione e quella di riferimento (CT 1). Tutti i valori riportati sono in unità [HU]. 

Come si può notare, stavolta la deviazione s ÈÚÚÖÊÐÈÛÈɯÈÓÓÌɯÍÓÜÛÛÈáÐÖÕÐɯËÌÓÓɀÈÙÐÈɯȹÙÌÎÐÖÕÐɯ Ȯɯ

B, C, D1 e D2) è leggermente più elevata rispetto al caso precedente, quindi si ha un 

ÐÕÛÌÙÝÈÓÓÖɯ×ÐķɯÈÔ×ÐÖɯËÐɯÝÈÓÖÙÐɯ'4ɯÈÛÛÖÙÕÖɯÈÓɯÝÈÓÖÙÌɯÔÌËÐÖȭɯ#ÐɯÊÖÕÚÌÎÜÌÕáÈȮɯØÜÐɯÓɀÌÙÙÖÙÌɯ

sullo spessore acqua-equivalente integrato sarebbe anche maggiore rispetto a quanto 

calcolato in precedenza. 

Si osservi che Ȉ'4 è approssimativamente zero in tutti i casi , dunque si tratta 

effettivamente di un fenomeno di un rumore elettronico di fondo a media nulla.  

(ÕÍÐÕÌɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓÓɀÐÕÛÌÙÈɯ"3Ȯɯsi riscontra una fluttuazione di valori HU molto più 

elevata rispetto ai casi precedenti (s pari a circa 6.1 HU) : questo valore è da imputare solo 

in parte al rumore elettronico presente nelle scansioni e principalmente a effetti di bordo 

associati al fantoccio stesso; questi ultimi possono essere dovuti a piccoli errori di 
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×ÖÚÐáÐÖÕÈÔÌÕÛÖɯËÌÓɯÓÌÛÛÐÕÖɯËÜÙÈÕÛÌɯÓɀÈÊØÜÐÚÐáÐÖÕÌɯ"3ɯo piccoli spostamenti indesiderati 

del fantoccio, se questo non è stato fissato saldamente: soprattutto in corrispondenza 

delle interfacce fra le superfici del fantoccio e Óɀaria, infatti, anche un minimo 

spostamento può causare differenze elevate nei valori HU dei voxel ricostruiti, come 

visibile in tabella 6.4 per le voci ɲHU min e ɲHU max . In figura 6.13, sono riportate delle 

ÐÔÔÈÎÐÕÐɯËÐɯÚÌáÐÖÕÐɯÓÖÕÎÐÛÜËÐÕÈÓÐɯËÌÓɯÍÈÕÛÖÊÊÐÖɯÊÏÌɯÔÖÚÛÙÈÕÖɯÓɀÌÕÛÐÛãɯËÐɯÛÈÓÐɯÌÍÍÌÛÛÐɯËÐɯ

bordo ÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓÓÌɯÚÊÈÕÚÐÖÕÐɯÈÕÈÓÐááÈÛÌȭ 

 

Fig. 6.13 ς  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 
CIRS2 ς CIRS1; in questo modo sono visibili gli effetti di bordo associati ad uno 
spostamento indesiderato del fantoccio nelle due scansioni. In grigio si hanno le 
ǊŜƎƛƻƴƛ ŀ ɲI¦ҐлΣ ƛƴ ƴŜǊƻ ǉǳŜƭƭŜ ŀ ɲI¦ғл Ŝ ƛƴ ōƛŀƴŎƻ ŀ ɲI¦ҔлΦ 

In definitiva, il rumore elettronico e il valore '4 ÔÐÚÜÙÈÛÖɯËÌÓÓɀÈÙÐÈɯȹËÐÝÌÙÚÖɯËÈɯØÜÌÓÓÖɯËÐɯ

calibrazione) possono essere facilmente corretti impostando a -1024 il valore HU di ogni 

ÝÖßÌÓɯÊÏÌɯÚÐɯÛÙÖÝÈɯÈÓɯËÐɯÍÜÖÙÐɯËÌÐɯÊÖÕÛÖÙÕÐɯËÌÓÓÈɯÚÛÙÜÛÛÜÙÈɯȿ$73$1- +ɀɯËÌÓɯ×ÈáÐÌÕÛÌȭɯ

Invece, per quanto riguarda il rumore el ÌÛÛÙÖÕÐÊÖɯ×ÙÌÚÌÕÛÌɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯÝÖÓÜÔÌɯËÌÓɯ

fantoccio o del paziente, esso non può essere corretto; è vero che si tratta di fluttuazioni a 

media nulla, ma bisogna ricordare che la conversione da valori HU a valori WEPL non è 

esattamente lineare: questo può introdurre effetti di debole non linearità che portano le 

varie fluttuazioni a non essere più perfettamente bilanciate fra loro. Questa è, dunque, 

una delle fonti di errore da tenere in considerazione. 

Infine, anche per gli effetti di bordo non è possibile applicare correzioni. N el caso di un 

paziente, sarà necessario prestarvi attenzione quando si procederà alla registrazione della 

CT di rivalutazione sulla CT iniziale mediante il procedimento descritto nel paragrafo 6.4  

ÌɯËÜÙÈÕÛÌɯÓɀÈÕÈÓÐÚÐɯÌɯÓɀÐÕÛÌÙ×ÙÌtazione dei risultati finali.  
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6.3.2 SCONTORNAMENTO  DEL  VOLUME   DEL PAZIENTE 

NELLA   SIMULAZIONE  

#ÈÓɯ×ÈÙÈÎÙÈÍÖɯ×ÙÌÊÌËÌÕÛÌɯöɯÌÔÌÙÚÖɯÊÖÔÌɯÚÐÈɯÐÔ×ÖÙÛÈÕÛÌȮɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓÓÌɯÐÔÔÈÎÐÕÐɯ"3ɯ

ÙÐÊÖÚÛÙÜÐÛÌȮɯÚÌ×ÈÙÈÙÌɯÐÓɯÝÖÓÜÔÌɯÙÌÈÓÌɯËÌÓɯ×ÈáÐÌÕÛÌɯËÈÓÓɀÈÙÐÈɯÊÐÙÊÖÚÛÈÕÛÌȮɯÈÓɯÍine di eliminare 

ÎÓÐɯÌÙÙÖÙÐɯÓÌÎÈÛÐɯÈÓÓÌɯÍÓÜÛÛÜÈáÐÖÕÐɯËÌÓɯÝÈÓÖÙÌɯ'4ɯËÐɯØÜÌÚÛɀÜÓÛÐÔÈȭɯ0ÜÌÚÛÖɯÔÌÛÖËÖɯÝÐÌÕÌɯ

utilizzato anche dai fisici medici durante la fase di pianificazione del trattamento, 

sfruttando il contorno della superficie esterna da loro disegnato sulla CT. 

2ÐɯÈÕÈÓÐááÐɯÖÙÈɯÊÖÔÌɯöɯÚÛÈÛÖɯÌÚÌÎÜÐÛÖɯÓÖɯÚÊÖÕÛÖÙÕÈÔÌÕÛÖɯÌÚÛÌÙÕÖɯËÌÓɯ×ÈáÐÌÕÛÌɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯ

della simulazione. Ovviamente tale operazione deve essere effettuata sulla CT prima di 

ÌÚÌÎÜÐÙÌɯÓɀÈÓÎÖÙÐÛÔÖɯËÐɯÊÈÓÊÖÓÖɯËÌÐɯ6$/+ɯËÌÚÊÙÐÛÛÖɯÕÌÓɯ×ÈÙÈÎÙÈÍÖɯƚȭƖȭƖ. 

(Óɯ×ÜÕÛÖɯËÐɯ×ÈÙÛÌÕáÈɯ×ÌÙɯÌÚÌÎÜÐÙÌɯÓÖɯÚÊÖÕÛÖÙÕÈÔÌÕÛÖɯöɯÓÈɯÚÛÙÜÛÛÜÙÈɯȿ$73$1- +ɀɯËÌÓɯÍÐÓÌɯ

DICOM RT-2314"3ɯËÌÓɯ×ÈáÐÌÕÛÌȭɯ ÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯÛÈÎɯROI Contour Sequence (riferimento 

8, paragrafo 4.3.1) associato a tale struttura, sono presenti diversi item, ognuno dei quali 

contiene le informazioni relative ad un contorno della struttura. Ciascun contorno è 

ËÐÚÌÎÕÈÛÖɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÐɯÜÕÈɯÍÌÛÛÈɯÈÚÚÐÈÓÌɯËÌÓÓÈɯ"3ɯÌËɯöɯËÌÚÊÙÐÛÛÖɯËÈɯÜÕÈɯÚÌØÜÌÕáÈɯËÐɯ×ÜÕÛÐɯ

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 è possibile rappresentare il 

ÊÖÕÛÖÙÕÖɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓÓÈɯÍÌÛÛÈɯ"3ȭ 

Come al solito, è 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. I set di 

piani del reticolo possono essere o ricalcolati analogamente al sistema di equazioni 6.14 a 

partire dÈÓÓɀ(//ɯÖ××ÜÙÌɯÚÌÔ×ÓÐÊÌÔÌÕÛÌɯÛÙÈÚÓÈÕËÖɯÓÌɯÊÖÖÙËÐÕÈÛÌɯÎÐãɯÊÈÓÊÖÓÈÛÌɯËÌÐɯÛÙÌɯÚÌÛɯËÌÓɯ

sistema 6.14 di  ίέᴆ . 35 

Una volta stabiliti i set di piani X, Y e Z del reticolo, è possibile individuare i contorni 

ËÌÓÓÈɯÚÛÙÜÛÛÜÙÈɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓÓÈɯÎÙÐÎÓÐÈȭɯ ÓɯÍÐÕÌɯËÐɯÔÈÕÛÌÕÌÙÌɯÚÖÓÖɯÓÈɯ×ÖÙáÐÖÕÌɯËÐɯ"3ɯÜÛÐÓÌɯ

dopo lo scontornamento e annullare tutti i voxel che si trovano fuori dalla struttura 

ȿ$73$1- +ɀȮɯÐɯÊÖÕÛÖÙÕÐɯÝÌÕÎÖÕÖɯÛÙÈÊÊÐÈÛÐɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÐɯÜÕÈɯÔÈÛÙÐÊÌɯÊÖÔ×ÖÚÛÈɯÚÖÓÖɯËÐɯƔɯÌɯ

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 

ÈËÌÎÜÈÛÈÔÌÕÛÌɯÊÖÚÛÙÜÐÛÈȮɯØÜÌÚÛɀÜÓÛÐÔÈɯ×ÌÙÔÌÛÛÌÙãɯËÐɯÚÌÓÌáÐÖÕÈÙÌɯÚÖÓÈÔÌÕÛÌɯÓÈɯ×ÖÙáÐÖÕÌɯËÐɯ

"3ɯÊÖÕÛÌÕÜÛÈɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÐɯÊÖÕÛÖÙÕÐɯËÌÓÓÈɯÚÛÙÜÛÛÜÙÈȭ 

2ÐɯÈÕÈÓÐááÐɯ×ÈÚÚÖɯÈɯ×ÈÚÚÖɯÓɀÈÓÎÖÙÐÛÔÖȭ 

Inizialmente Contour Volume è una matrice di dimensioni uguali alla matrice CT e 

riempita solo con valori 0.  

Si consideri un contorno per volta, scegliendo in ordine gli item di ROI Contour Sequence. 

Dal momento che ogni contorno è disegnato in una fetta della CT, le coordinate zd, contour  

dei punti del meËÌÚÐÔÖɯÊÖÕÛÖÙÕÖɯÚÖÕÖɯÛÜÛÛÌɯÜÎÜÈÓÐȭɯ+ɀÐÕËÐÊÌɯÒɯÊÏÌɯÐËÌÕÛÐÍÐÊÈɯÓÈɯ×ÖÚÐáÐÖÕÌɯ

ËÌÓÓÈɯÍÌÛÛÈɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓÓÈɯÔÈÛÙÐÊÌɯËÐɯÝÖßÌÓɯ"3ɯÌɯËÌÓÓÈɯÔÈÛÙÐÊÌɯContour Volume è dunque: 

                                                             
35 Le due opzioni sono fondamentalmente uguali, perché si ricordi che nel paragrafo 6.1.2 il sistema DICOM del 

paziente era stato traslato di  ίέᴆ  ȹÌØÜÈáÐÖÕÌɯƚȭƕƗȺɯÐÕɯÔÖËÖɯËÈɯÍÈÙɯÊÖÐÕÊÐËÌÙÌɯÓɀÐÚÖÊÌÕÛÙÖɯÊÖÕɯÓɀÖÙÐÎÐÕÌɯËÌÓɯ2Ë1ȭ 
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6.3.2  -  SCONTORNAMENTO  DEL  VOLUME  DEL PAZIENTE NELLA  

SIMULAZIONE  

 Ὧ  ὴὥὶὸὩ ὭὲὸὩὶὥρȢυ  ὅὈὤσϽ 
ᾀȟ ᾀ

ὛὸὩὴὤ
 (6.39) 

+Èɯ Ú×ÌááÈÛÈɯÊÏÌɯÊÖÕÎÐÜÕÎÌɯ ËÜÌɯ×ÜÕÛÐɯËÌÓɯÊÖÕÛÖÙÕÖɯ ÝÐÌÕÌɯÛÙÈÊÊÐÈÛÈɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓÓÈɯ

matrice Contour Volume ÚÍÙÜÛÛÈÕËÖɯÓɀÈÓÎÖÙÐÛÔÖɯËÌÚÊÙÐÛÛÖɯÕÌÓɯ×ÈÙÈÎÙÈÍÖɯƚȭƕȭƕȯɯÈËɯÖÎÕÐɯÝÖßÌÓɯ

che viene attraversato dal segmento così tracciato del contorno si assegna il valore 1. 

+ɀÖ×ÌÙÈáÐÖÕÌɯÝÐÌÕÌɯÙÐ×ÌÛÜÛÈɯ×ÌÙɯÊÐÈÚÊÜÕÈɯÊÖ××ÐÈɯËÐɯ×ÜÕÛÐɯÊÖÕÚÌÊÜÛÐÝÐɯ×ÙÌÚÌÕÛÐɯÐÕɯContour 

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("ÖÕÛÖÜÙɯ5ÖÓÜÔÌȹȯɯȮɯȯɯȮɯÒȺȮɯȿÏÖÓÌÚɀ) è 

×ÖÚÚÐÉÐÓÌɯÈÚÚÌÎÕÈÙÌɯÐÓɯÝÈÓÖÙÌɯƕɯÈÕÊÏÌɯÈɯÛÜÛÛÐɯÐɯÝÖßÌÓɯÊÖÕÛÌÕÜÛÐɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯÊÖÕÛÖÙÕÖɯ

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. 6.14 ς A sinistra: immagine di una fetta della CT di un paziente con la 
ǊŀǇǇǊŜǎŜƴǘŀȊƛƻƴŜ ŘŜƭ ǊŜƭŀǘƛǾƻ ŎƻƴǘƻǊƴƻ ŘŜƭƭŀ ǎǘǊǳǘǘǳǊŀ Ψ9·¢9wb![Ω όƛƴ ǊƻǎǎƻύΣ 
ŘƛǎŜƎƴŀǘƻ Ŏƻƴ ǳƴ ǎƻŦǘǿŀǊŜ ǇŜǊ ƭŀ ǾƛǎǳŀƭƛȊȊŀȊƛƻƴŜ Ŝ ƭΩŜƭŀōƻǊŀȊƛƻƴŜ ŘŜƭƭŜ ƛƳƳŀƎƛƴƛ 
medicali. Al centro: immagine, ottenuta in MATLAB, della medesima fetta con la 
rappresentazione dei punti (in bianco) estratti dal file RT-STRUCT che definiscono il 
contorno. A destra: immagine, ottenuta in MATLAB, della rappresentazione della 
medesima fetta della matrice Contour Volume; la sagoma bianca definisce il 
ŎƻƴǘƻǊƴƻ ŘŜƭƭŀ ǎǘǊǳǘǘǳǊŀ Ψ9·¢9wb![Ω ƛƴ ǘŀƭŜ ŦŜǘǘŀ ŜŘ ŝ ǎǘŀǘŀ ƻǘǘŜƴǳǘŀ ǳƴŜƴŘƻ ƛƴ 
ǎŜǉǳŜƴȊŀ Ŏƻƴ ǳƴŀ ƭƛƴŜŀ ǎǇŜȊȊŀǘŀ ƛ Ǉǳƴǘƛ ŜǾƛŘŜƴȊƛŀǘƛ ƴŜƭƭΩƛƳƳŀƎƛƴŜ ŎŜƴǘǊŀƭŜ Ŝ 
riempiendola (in bianco: voxel con valore 1; in nero: voxel con valore 0). 

Ripetendo tale procedimento per ognuno degli item (ovvero dei contorni) che 

ÊÖÔ×ÖÕÎÖÕÖɯÓÈɯÚÛÙÜÛÛÜÙÈɯȿ$73$1- +ɀȮɯöɯ×ÖÚÚÐÉÐÓÌɯÛÙÈÊÊÐÈÙÌɯÐÕɯContour Volume ÓɀÐÕÛÌÙÖɯ

volume scontornato del paziente. Alla fine, in tale matrice, ogni voxel a cui è assegnato il 

ÝÈÓÖÙÌɯƕɯöɯÊÖÕÛÌÕÜÛÖɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÐɯÊÖÕÛÖÙÕÐɯËÌÓÓÈɯÚÛÙÜÛÛÜÙÈɯÌɯÊÖÙÙÐÚ×ÖÕËÌɯÈËɯÜÕɯÝÖßÌÓɯ

ËÌÓÓÈɯÔÈÛÙÐÊÌɯ"3ɯÊÖÕÛÌÕÌÕÛÌɯÜÕÈɯ×ÖÙáÐÖÕÌɯɁÜÛÐÓÌɂɯËÌÓɯÝÖÓÜÔÌɯËÌÓɯ×aziente, mentre i voxel 

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 Volume è 

una matrice tridimensionale, poiché è specificata da tre indici in parentesi; il segno : ÈÓɯ×ÖÚÛÖɯËÌÓÓɀÐÕËÐÊÌɯÚÛÈɯÈËɯ

ÐÕËÐÊÈÙÌɯÓɀÐÕÚÐÌÔÌɯËÐɯÛÜÛÛÐɯÎÓÐɯÌÓÌÔÌÕÛÐɯËÐɯÔÈÛÙÐÊÌɯÚ×ÌÊÐÍÐÊÈÛÐɯËÈɯØÜÌÓÓɀÐÕËÐÊÌȭ 
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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 è mantenuta intatta solamente la regione 

scontornata del volume del paziente, mentre la zona esterna viene annullata. Infine, 

ÐÔ×ÖÚÛÈÕËÖɯÐɯÝÖßÌÓɯËÐɯØÜÌÚÛɀÜÓÛÐÔÈɯÈɯ-1024 HU, il procedimento di scontornamento è 

completato. 

La matrice CT così ottenuta è quella che 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 6.14, in base a come sono stati disegnati i contorni 

della strut tura, anche il lettino porta -paziente o una parte di esso possono essere 

cancellati durante lo scontornamento . In realtà, è 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 è stato disegnato alcun contorno 

vengono rimosse (vedasi figura 6.15). Al contrario di prima, però, questo può portare ad 

alcuni problemi, che verranno trattati  nel paragrafo 6.5. 

 

Fig. 6.15 ς A sinistra: ricostruzione tridimensionale della scansione CT di un paziente. 
Al centro: rappresentazione della matrice Contour Volume costruita a partire dalla 
ǎǘǊǳǘǘǳǊŀ Ψ9·¢9wb![Ω ŘŜƭ ǇŀȊƛŜƴǘŜΦ ! ŘŜǎǘǊŀΥ ǊƛŎƻǎǘǊǳȊƛƻƴŜ ǘǊƛŘƛƳŜƴǎƛƻƴŀƭŜ ŘŜƭ ǾƻƭǳƳŜ 
CT scontornato grazie alla matrice Contour Volume. 

  

                                                             
37 Il prodotto puntuale di due matrici è anche chiamato prodotto di Hadamard.  
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6.4 REGISTRAZIONE   DI   DUE  CT  NELLA 

SIMULAZIONE  

+ɀÖÉÉÐÌÛÛÐÝÖɯ×ÙÐÕÊÐ×ÈÓÌɯËÌÓɯ×ÙÌÚÌÕÛÌɯlavoro è quello di mettere a confronto le mappe di 

WEPL che si ottengono attraverso due diverse CT dello stesso paziente, al fine valutare 

ÓɀÌÝÖÓÜáÐÖÕÌɯÛÌÔ×ÖÙÈÓÌɯËÌÓÓÈɯÚÜÈɯÈÕÈÛÖÔÐÈɯÌɯËÐɯØÜÌÓÓÈɯËÌÓÓÈɯÕÌÖ×ÓÈÚÐÈɯÕÌÓɯÊÖÙÚÖɯËÌÓÓÌɯ

sedute adroterapiche. 

Dal momento che le due CT sono acquisite in momenti diversi, la posizione del paziente 

sul lettino non è perfettamente identica e dunque le due CT non sono perfettamente 

ÚÖÝÙÈ××ÖÕÐÉÐÓÐȮɯÕÖÕÖÚÛÈÕÛÌɯÝÌÕÎÈɯ ÜÛÐÓÐááÈÛÈɯ ÓÈɯÔÈÚÊÏÌÙÈɯ×ÌÙɯ ÓɀÐÔÔÖÉÐÓÐááÈáÐÖÕÌȭɯ /ÌÙɯ

confrontare ÓÌɯÚÛÌÚÚÌɯÈÙÌÌɯÌɯÎÓÐɯÚÛÌÚÚÐɯ×ÜÕÛÐɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓÓÌɯËÜÌɯ"3ȮɯËÜÕØÜÌȮɯÚÐɯÙÌÕËÌɯ

necessario eseguire un processo di registrazione computerizzata di queste, in modo da 

sovrapporle correttamente. 

Di seguito, si analizzarà dapprima il metodo utilizzato dal softw are RayStation per 

eseguire e calcolare i parametri di registrazione di due CT e, successivamente, si vedrà 

ÊÖÔÌɯÙÌ×ÓÐÊÈÙÌɯÓÈɯÔÌËÌÚÐÔÈɯÛÙÈÚÍÖÙÔÈáÐÖÕÌɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓÓÌɯÚÐÔÜÓÈáÐÖÕÐɯÐÔ×ÓÌÔÌÕÛÈÛÌɯÐÕɯ

MATLAB sfruttando i parametri calcolati da RayStation.  

6.4.1 PROCESSO  DI  REGISTRAZIONE   IN  RAYSTATION  

"ÖÔÌɯÎÐãɯÈÊÊÌÕÕÈÛÖɯÕÌÓɯ×ÈÙÈÎÙÈÍÖɯƘȭƙȮɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓÓÌɯÚÐÔÜÓÈáÐÖÕÐɯÌÚÌÎÜÐÛÌȮɯÚÖÕÖɯÚÛÈÛÌɯ

ÜÛÐÓÐááÈÛÌɯËÌÓÓÌɯÙÌÎÐÚÛÙÈáÐÖÕÐɯËÐɯÛÐ×Öɯȿ1(&(#ɀɯȹÙÐÍÌÙÐÔÌÕÛÖɯƙȭƕȮɯ×ÈÙÈÎÙÈÍÖɯƘȭƙȭƕȺɯÊÈÓÊÖÓÈÛÌɯ

grazie al software RayStation 6, specifico per le procedure di compilazione di piani di 

trattamento e gestione di immagini medicali.  

In esso è 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 registration). 

Dal momento che si tratta di registrazioni rigide, la trasformazione applicata è eseguita 

esclusivamente mediante rotazioni e traslazioni lungo gli assi principali del paziente 

ȹÝÌËÐɯÍÐÎÜÙÈɯƙȭƜɯ×ÌÙɯÓɀÖÙÐÌÕÛÈÔÌÕÛÖɯËÌÎÓÐɯÈÚÚÐȺȭ 

RayStation utilizza nel suo ambiente di lavoro il SdR IEC del paziente e, solo al momento 

della compilazione del file DICOM di ÙÌÎÐÚÛÙÈáÐÖÕÌɯ×ÌÙɯÓɀÌÚ×ÖÙÛÈáÐÖÕÌɯËÌÓÓÌɯÐÕÍÖÙÔÈáÐÖÕÐȮɯ

converte queste ultime in modo che siano coerenti con il SdR DICOM. 

Si utilizzi, dunque, inizialmente il SdR 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:  ÙÖÛÈáÐÖÕÌɯÈÛÛÖÙÕÖɯÈÓÓɀÈÚÚÌɯÛÙÈÚÝÌÙÚÈÓÌɯËÌÓɯ×ÈáÐÌÕÛÌȮɯÖÝÝÌÙÖɯÈÛÛÖÙÕÖɯ

ÈÓÓɀÈÚÚÌɯßp; 

- Roll:  ÙÖÛÈáÐÖÕÌɯÈÛÛÖÙÕÖɯÈÓÓɀÈÚÚÌɯÓÖÕÎÐÛÜËÐÕÈÓÌɯËÌÓɯ×aziente, ovvero attorno 

ÈÓÓɀÈÚÚÌɯàp; 
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- Yaw:  ÙÖÛÈáÐÖÕÌɯ ÈÛÛÖÙÕÖɯ ÈÓÓɀÈÚÚÌɯ ÚÈÎÐÛÛÈÓÌɯ ËÌÓɯ ×ÈáÐÌÕÛÌȮɯ ÖÝÝÌÙÖɯ ÈÛÛÖÙÕÖɯ

ÈÓÓɀÈÚÚÌɯáp; 

- RL: ÛÙÈÚÓÈáÐÖÕÌɯÓÜÕÎÖɯÓɀÈÚÚÌɯxp (RL: Right/Left = xp -/+); 

- IS: ÛÙÈÚÓÈáÐÖÕÌɯÓÜÕÎÖɯÓɀÈÚÚÌɯyp (IS: Inferior/Superior = yp -/+); 

- PA: traslÈáÐÖÕÌɯÓÜÕÎÖɯÓɀÈÚÚÌɯzp (PA: Posterior/Anterior = zp -/+); 

RayStation esegue la registrazione ottimizzando il valore da assegnare a ciascuno dei 6 

gradi di libertà appena definiti.  

È possibile descrivere ognuna delle rotazioni attraverso una matrice 3 · 3 adeguatamente 

costruita ( 2ÙÁ× , 2ÐÉÔÃÈ , 2ÒÏÌÌ Ⱥȭɯ,ÖÓÛÐ×ÓÐÊÈÕËÖÓÌɯÐÕÚÐÌÔÌȮɯÚÐɯÖÛÛÐÌÕÌɯÜÕɀÜÕÐÊÈɯÔÈÛÙÐÊÌɯ2 che 

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 4ᴆ: 

 
Ὑ

Ὑ Ὑ Ὑ
Ὑ Ὑ Ὑ
Ὑ Ὑ Ὑ

      Å      Ὕᴆ
Ὕ
Ὕ
Ὕ

 (6.40) 

In definitiva, la trasformazione applicata durante la registrazione può essere descritta da 

ÜÕɀÜÕÐÊÈɯÔÈÛÙÐÊÌɯ- , di dimensione 4 · 4, così calcolata: 

 

ὓ  

Ὑ Ὑ Ὑ Ὕ

Ὑ Ὑ Ὑ Ὕ

Ὑ
π

Ὑ
π

Ὑ
π

Ὕ
ρ

 (6.41) 

2ÐɯÙÐÊÖÙËÐɯÊÏÌɯÓɀÖÙËÐÕÌɯËÐɯÈ××ÓÐÊÈáÐÖÕÌɯöɯÐÔ×ÖÙÛÈÕÛÌɯÕÌÓɯ×ÙÖËÖÛÛÖɯÔÈÛÙÐÊÐÈÓÌȮɯ×ÖÐÊÏõɯÌÚÚÖɯ

ÕÖÕɯöɯÊÖÔÔÜÛÈÛÐÝÖȭɯ+ɀÖÙËÐÕÌɯËÌÓÓÌɯÛÙÈÚÍÖÙÔÈáÐÖÕÐɯÚÛÈÉÐÓÐÛÖɯÐÕɯ1Èà2ÛÈÛÐÖÕɯöɯÐÓɯÚÌÎÜÌÕÛÌȯ 

1 ) Spostamento negativo del centro di rotazione (4ᴆ-Ã), nel caso in cui sia necessario 

È××ÓÐÊÈÙÌɯÓÌɯÙÖÛÈáÐÖÕÐɯÈÛÛÖÙÕÖɯÈËɯÜÕɯ×ÜÕÛÖɯËÐÝÌÙÚÖɯÙÐÚ×ÌÛÛÖɯÈÓÓɀÖÙÐÎÐÕÌɯ"3Ȱ 

2 ) Rotazione yaw ( 2ÙÁ× ); 

3 ) Rotazione pitch ( 2ÐÉÔÃÈ ); 

4 ) Rotazione roll ( 2ÒÏÌÌ ); 

5 ) Spostamento positivo del centro di rotazione (4ᴆÃ), nel caso sia stato eseguito il 

punto 1; 

6 ) Vettore traslazione 4ᴆ. 

La sequenza di applicazione delle matrici è dunque: 

 ὓ Ὕ Ὕ Ὑ  Ὑ  Ὑ  Ὕ  (6.42) 

#Ðɯ ËÌÍÈÜÓÛȮɯ ÐÓɯÊÌÕÛÙÖɯËÐɯ ÙÖÛÈáÐÖÕÌɯ öɯ ÐÔ×ÖÚÛÈÛÖɯÕÌÓÓɀÖÙÐÎÐÕÌȮɯ ØÜÐÕËÐɯ ÓÌɯtrasformazioni 

associate ai punti 1 e 5 non sono teoricamente presenti. 

Si analizzino ora le forme delle varie matrici prima nel caso si utilizzi il SdR IEC paziente, 

con cui lavora Raystation, e successivamente nel caso del SdR DICOM paziente, che viene 
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uÚÈÛÖɯ×ÌÙɯÓÈɯÊÖÕÝÌÙÚÐÖÕÌɯËÌÐɯËÈÛÐɯÐÕɯÍÈÚÌɯËÐɯÌÚ×ÖÙÛÈáÐÖÕÌɯËÌÓÓÌɯÐÕÍÖÙÔÈáÐÖÕÐɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÐɯ

un file DICOM.  

Matrici di registrazione in SdR IEC del paziente  

Tenendo presente quanto visto finora, è possibile calcolare le tre matrici di rotazione e il 

vettore ÛÙÈÚÓÈáÐÖÕÌɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯ2Ë1ɯ($"ɯËÌÓɯ×ÈáÐÌÕÛÌɯÐÕɯØÜÌÚÛÖɯÔÖËÖȯ 

 
Ὑ ȟ

ÃÏÓώὥύ ÓÉÎώὥύπ
ÓÉÎώὥύ ÃÏÓώὥύ π
π π ρ

 (6.43) 

 
Ὑ ȟ

ρ π π
π ÃÏÓὴὭὸὧὬ ÓÉÎὴὭὸὧὬ
π ÓÉÎὴὭὸὧὬ ÃÏÓὴὭὸὧὬ

 (6.44) 

 
Ὑ ȟ

ÃÏÓὶέὰὰπ ÓÉÎὶέὰὰ
π ρ π

ÓÉÎὶέὰὰπ ÃÏÓὶέὰὰ
 (6.45) 

 
Ὕᴆ

Ὑὒ
ὍὛ
ὖὃ

 (6.46) 

"ÖÔÉÐÕÈÕËÖɯÓÌɯÛÙÈÚÍÖÙÔÈáÐÖÕÐɯÕÌÓÓɀÖÙËÐÕÌɯȹƚȭƘƖȺɯÐÔ×ÖÚÛÈÛÖɯÐÕɯ1Èà2ÛÈÛÐÖÕȮɯÓÈɯÔÈÛÙÐÊÌɯËÐɯ

registrazione che si ottiene è la seguente: 

 
ὓ  

Ὑ Ὑ Ὑ Ὑὒ

Ὑ Ὑ Ὑ ὍὛ
Ὑ
π

Ὑ
π

Ὑ
π

ὖὃ
ρ

 
(6.47) 

con: 

Ὑ ÃÏÓὶέὰὰÃÏÓώὥύ ÓÉÎὴὭὸὧὬÓÉÎὶέὰὰÓÉÎώὥύ
Ὑ ÃÏÓώὥύÓÉÎὴὭὸὧὬÓÉÎὶέὰὰÃÏÓὶέὰὰÓÉÎώὥύ

Ὑ ÃÏÓὴὭὸὧὬÓÉÎὶέὰὰ

Ὑ ÃÏÓὴὭὸὧὬÓÉÎώὥύ
Ὑ ÃÏÓὴὭὸὧὬÃÏÓώὥύ
Ὑ ÓÉÎὴὭὸὧὬ

Ὑ ÃÏÓώὥύÓÉÎὶέὰὰÃÏÓὶέὰὰÓÉÎὴὭὸὧὬÓÉÎώὥύ

Ὑ ÃÏÓὶέὰὰÃÏÓώὥύÓÉÎὴὭὸὧὬ ÓÉÎὶέὰὰÓÉÎώὥύ
Ὑ ÃÏÓὴὭὸὧὬÃÏÓὶέὰὰ

 

Matrici di registrazione in SdR DICOM del paziente  

Si consideri ora il SdR DICOM del paziente ( d; paragrafo 5.1.5). Tenendo presente come 

sono state definite in RayStation le trasformazioni per i 6 gradi di libertà e ricordando la 
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relazione che lega tale SdR con il SdR IEC del paziente, si ottengono nel SdR DICOM le 

seguenti matrici per le tre rotazioni e il vettore per le tre traslazioni:  

 
Ὑ ȟ

ÃÏÓώὥύπ ÓÉÎώὥύ
π ρ π

ÓÉÎώὥύ π ÃÏÓώὥύ
 (6.48) 

 
Ὑ ȟ

ρ π π
π ÃÏÓὴὭὸὧὬ ÓÉÎὴὭὸὧὬ

π ÓÉÎὴὭὸὧὬ ÃÏÓὴὭὸὧὬ
 (6.49) 

 
Ὑ ȟ

ÃÏÓὶέὰὰÓÉÎὶέὰὰπ
ÓÉÎὶέὰὰÃÏÓὶέὰὰπ
π π ρ

 (6.50) 

 
Ὕᴆ

Ὑὒ
ὖὃ
ὍὛ

 (6.51) 

"ÖÔÉÐÕÈÕËÖɯØÜÌÚÛÌɯÕÌÓÓɀÖÙËÐÕÌɯȹƚȭƘƖȺɯÐÔ×ÖÚÛÈÛÖɯÐÕɯ1Èà2ÛÈÛÐÖÕȮɯÓÈɯÔÈÛÙÐÊÌɯËÐɯÙÌÎÐÚÛÙÈáÐÖÕÌɯ

che si ottiene è la seguente: 

 
ὓ  

Ὑ Ὑ Ὑ Ὑὒ

Ὑ Ὑ Ὑ ὖὃ
Ὑ
π

Ὑ
π

Ὑ
π

ὍὛ
ρ

 
(6.52) 

con: 

Ὑ ÃÏÓὶέὰὰÃÏÓώὥύ ÓÉÎὴὭὸὧὬÓÉÎὶέὰὰÓÉÎώὥύ
Ὑ ÃÏÓὴὭὸὧὬÓÉÎὶέὰὰ
Ὑ ÃÏÓώὥύÓÉÎὴὭὸὧὬÓÉÎὶέὰὰÃÏÓὶέὰὰÓÉÎώὥύ
Ὑ ÃÏÓώὥύÓÉÎὶέὰὰÃÏÓὶέὰὰÓÉÎὴὭὸὧὬÓÉÎώὥύ

Ὑ ÃÏÓὴὭὸὧὬÃÏÓὶέὰὰ
Ὑ ÃÏÓὶέὰὰÃÏÓώὥύÓÉÎὴὭὸὧὬ ÓÉÎὶέὰὰÓÉÎώὥύ
Ὑ ÃÏÓὴὭὸὧὬÓÉÎώὥύ
Ὑ ÓÉÎὴὭὸὧὬ
Ὑ ÃÏÓὴὭὸὧὬÃÏÓώὥύ

 

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), è necessario applicare la relativa matrice di 

registrazione (6.47 o 6.52). 



 

141 

6.4.2  -  UTILIZZO  DELLA  MATRICE  DI  REGISTRAZIONE  NELLA SIMULAZIONE  

Una volta calcolati tutti i parametri di registrazione con RayStation, è possibile esportarli 

ÐÕÚÌÙÌÕËÖÓÐɯÐÕɯÜÕɯÍÐÓÌɯ#(".,ɯÈ××ÖÚÐÛÖȭɯ0ÜÌÚÛɀÜÓÛÐÔÖɯ×ÜğɯÌÚÚÌÙÌɯÚÍÙÜÛÛÈÛÖɯ×ÌÙɯÙÐ×ÙÖËÜÙÙÌɯ

ÓÈɯ ÔÌËÌÚÐÔÈɯ ÙÌÎÐÚÛÙÈáÐÖÕÌɯ ÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯ ËÌÓÓÈɯ ÚÐÔÜÓazione implementata in MATLAB, 

estreando le informazioni necessarie elencate nel paragrafo 4.5.1. 

 ÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓÓÌɯÚÐÔÜÓÈáÐÖÕÐɯÐÓɯ×ÙÖÊÌÚÚÖɯËÐɯÙÌÎÐÚÛÙÈáÐÖÕÌɯöɯÍÖÕËÈÔÌÕÛÈÓÌȮɯ×ÖÐÊÏõɯÊÖÕÚÌÕÛÌɯ

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 acqua-equivalenti 

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 

ÊÖÚÛÙÜÐÛÖɯÈËɯÏÖÊɯÚÜɯÛÈÓÌɯ"3ȭɯ/ÌÙɯ×ÖÛÌÙɯÛÙÈÊÊÐÈÙÌɯÓÌɯÔÌËÌÚÐÔÌɯÛÙÈÐÌÛÛÖÙÐÌɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓÓÈɯ"3ɯ

ËÐɯ ÙÐÝÈÓÜÛÈáÐÖÕÌȮɯÖÊÊÖÙÙÌɯ ÚÖÝÙÈ××ÖÙÙÌɯ ÎÌÖÔÌÛÙÐÊÈÔÌÕÛÌɯØÜÌÚÛɀÜÓÛÐÔÈɯ ÈÓÓÈɯ"3ɯ ÐÕÐáÐÈÓÌɯ

mediante la registrazione calcolata da RayStation. 

Nella simulazione si verifica, innanzitutto, che Raystation, durante la sequenza 6.42 di 

ÛÙÈÚÍÖÙÔÈáÐÖÕÐȮɯÈÉÉÐÈɯÌÚÌÎÜÐÛÖɯÓÌɯÙÖÛÈáÐÖÕÐɯÈÛÛÖÙÕÖɯÈÓÓɀÖÙÐÎÐÕÌɯ"3ɯÌɯÕÖÕɯÈÛÛÖÙÕÖɯÈËɯÜÕɯ

punto diverso. Si ricalcola manualmente la matrice a partire dai valori impostati per i sei 

gradi di libertà e la si confronta con la matrice di registrazione di RayStation: se le due 

ÚÖÕÖɯÜÎÜÈÓÐȮɯÚÐÎÕÐÍÐÊÈɯÊÏÌɯÐÓɯÊÌÕÛÙÖɯËÐɯÙÖÛÈáÐÖÕÌɯöɯÚÛÈÛÖɯÍÐÚÚÈÛÖɯÊÖÙÙÌÛÛÈÔÌÕÛÌɯÕÌÓÓɀÖÙÐÎÐÕÌɯÌɯ

la registrazione può essere replicata in MATLAB; in caso contrario, il centro di rotazione 

è stato traslato in un punto diverso, ma senza conoscerne la posizione, non è possibile 

riprodurre la registrazione in MATLAB.  

Una volta accertata la posizione del centro di rotazione, può iniziare il processo di 

sovrapposizione delle CT nella simulazione.  

#ÈÓɯÔÖÔÌÕÛÖɯÊÏÌɯÛÙÈÚÓÈÙÌɯÌɯÚÖ×ÙÈÛÛÜÛÛÖɯÙÜÖÛÈÙÌɯÓɀÐÕÛÌÙÈɯÔÈÛÙÐÊÌɯËÐɯÝÖßÌÓɯËÌÓÓÈɯ"3ɯËÐɯ

rivalutazione è un procedimento estremamente complesso e affetto da approssimazioni 

nel calcolo dei nuovi valori da assegnare a ciascun voxel, si è preferito trasformare i raggi 

del fascio dalla CT iniziale a quella di  ÙÐÝÈÓÜÛÈáÐÖÕÌȮɯÈÕáÐÊÏõɯÔÖÝÐÔÌÕÛÈÙÌɯØÜÌÚÛɀÜÓÛÐÔÈɯ

×ÌÙɯÚÖÝÙÈ××ÖÙÓÈɯÈÓÓÈɯ×ÙÐÔÈȭɯ ××ÓÐÊÈÕËÖɯÓɀÐÕÝÌÙÚÈɯËÌÓÓÈɯÔÈÛÙÐÊÌɯËÐɯÙÌÎÐÚÛÙÈáÐÖÕÌɯÕÌÓÓÈɯ"3ɯ

iniziale ai raggi che defin iscono le traiettorie di irraggiamento del fascio, si ottiene il 

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 

×ÜÕÛÐɯÙÌÎÐÚÛÙÈÛÐɯÕÌÓÓÈɯ"3ɯËÐɯÙÐÝÈÓÜÛÈáÐÖÕÌȮɯÊÖÕɯÐɯØÜÈÓÐɯöɯ×ÖÚÚÐÉÐÓÌɯÛÙÈÊÊÐÈÙÌɯÐÕɯØÜÌÚÛɀÜÓÛÐÔÈɯ

le stesse traiettorie del fascio: 

 ίέόὶὧὩᴆὙὍὠ  ὓ   ίέόὶὧὩᴆὍὔὍὤ (6.53) 

 ίὴέὸᴆὙὍὠ ὓ   ίὴέὸᴆὍὔὍὤ (6.54) 

 ίόὦίὴέὸᴆὙὍὠ ὓ   ίόὦίὴέὸᴆὍὔὍὤ (6.55) 

Ora, scontornando il volume del paziente nella CT di rivalutazione, come mostrato nel 

×ÈÙÈÎÙÈÍÖɯ ƚȭƗȭƖȮɯ Ìɯ È××ÓÐÊÈÕËÖÝÐɯ ÓɀÈÓÎÖÙÐÛÔÖɯËÌÚÊÙÐÛÛÖɯ ÕÌÓɯ×ÈÙÈÎÙÈÍÖɯ ƚȭƕȭƕȮɯ öɯ×ÖÚÚÐÉÐÓÌɯ
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tracciare la traiettoria del fascio passante per ognuno degli spot e subspot registrati 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$/+ degli spot reali, come mostrato nel paragrafo 6.2.2. 

Per semplicità, si inseriscono anche negli assi delle mappe della CT di rivalutazione le 

coordinate in SdR gantry di spot e subspot iniziali, prima di essere trasformati con la 

registrazione: così 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, è possibile determinare se si sono verificate variazioni anatomiche del paziente e 

ÓɀÌÕÛÐÛãɯËÐɯÛÈÓÐɯÔÖËÐÍÐÊÏÌɯÐÕɯÛÌÙÔÐÕÐɯËÐɯÚ×ÌÚÚÖÙÌɯÈÊØÜÈ-equivalente. 

6.5 +(,(3 9(.-(ɯ +$& 3$ɯ  ++ɀ43(+(99.ɯ

COMBINATO  DI  SCONTORNAMENTO  ESTERNO 

E  REGISTRAZIONE  DEL  PAZIENTE  

Lo scontornamento esterno del volume del paziente nelle due CT e la corretta 

ÙÌÎÐÚÛÙÈáÐÖÕÌɯ ËÐɯ ØÜÌÚÛÌɯ ÚÖÕÖɯ ÌÕÛÙÈÔÉÐɯ ×ÈÚÚÈÎÎÐɯ ÍÖÕËÈÔÌÕÛÈÓÐɯ ÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯ ËÌÓÓÈɯ

simulazione, affinchè 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 

ÊÖÕÛÌÕÜÛÖɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÐɯÊÖÕÛÖÙÕÐɯËÌÓÓÈɯÚÛÙÜÛÛÜÙÈɯȿ$73$1- +ɀȮɯÔÌÕÛÙÌɯÓÈɯÙÌÎÐÚÛÙÈáÐÖÕÌɯ

permette di orientare correttamente i fasci diretti sul volume bersaglio nella CT di 

rivalutazione. Bisogna prestare attenzione, però, peÙÊÏõɯÓɀÜÛÐÓÐááÖɯÊÖÔÉÐÕÈÛÖɯËÐɯØÜÌÚÛÐɯ

due procedimenti può 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 applicaÙÌɯÓɀÈÓÎÖÙÐÛÔÖɯËÌÓɯ×ÈÙÈÎÙÈÍÖɯƚȭƕ.1 per il calcolo delle intersezione 

dei raggi del fascio con i voxel della CT di rivalutazione: i tre set di piani, che definiscono il reticolo di 

ØÜÌÚÛɀÜÓÛÐÔÈȮɯÕÖÕɯÚÈÙÌÉÉÌÙÖɯ×ÐķɯÚÛÈÛÐɯËÌÚÊÙÐÝÐÉÐÓÐɯËÈɯÜÕɀÌØÜÈáÐÖÕÌɯËÌÓɯÛÐ×ÖɯßǻÊÖÚÛȮɯàǻÊÖÚÛɯÖɯáǻÊÖÚÛɯÊÖÔÌɯÙÐÊÏÐÌÚÛÖɯ

ËÈÓÓɀÈÓÎÖÙÐÛÔÖȭɯ0ÜÐÕËÐȮɯÓɀÜÛÐÓÐááÖɯËÌÓÓÈɯÙÌÎÐÚÛÙÈáÐÖÕÌɯÐÕÝÌÙÚÈɯöɯÜÕÈɯÚÊÌÓÛÈɯÖÉÉÓÐÎÈÛÈɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓÓÈɯÚÐÔÜÓÈáÐÖÕÌȭ 
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SCONTORNAMENTO  ESTERNO E  REGISTRAZIONE  DEL  PAZIENTE 

 

Fig. 6.16 ς Le due immagini simulano il tracciamento delle medesime traiettorie di 
ƛǊǊŀƎƎƛŀƳŜƴǘƻ όƛƴ Ǝƛŀƭƭƻύ ŀƭƭΩƛƴǘŜǊƴƻ Řƛ ŘǳŜ ŘƛǾŜǊǎŜ /¢ ŘŜƭƭƻ ǎǘŜǎǎƻ ǇŀȊƛŜƴǘŜΦ Lƭ 
bersaglio tumorale è raffigurato in verde, lungo la traiettoria del fascio. Le regioni 
evidenziate in rosso rappresentano il volume del paziente scontornato attraverso la 
ǎǘǊǳǘǘǳǊŀ Ψ9·¢9wb![ΩΦ /ƻƳŜ ǎƛ ǇǳƼ ƻǎǎŜǊǾŀǊŜΣ ƴŜƭƭŀ /¢м ƛƭ ŦŀǎŎƛƻ ŜǎŎŜ ǇǊƛƳŀ Řŀƭ ōƻǊŘƻ 
della struttura che non dalla superficie reale del paziente: questo rappresenta un 
artefatto di simulazione che ne inficia il risultato. 

Si osservi la figura 6.16Ȯɯ ÊÏÌɯ ÐÓÓÜÚÛÙÈɯ ÓɀÐÙÙÈÎÎÐÈÔÌÕÛÖɯ ÓÜÕÎÖɯ ÓÌɯ ÔÌËÌÚÐÔÌɯ ÛÙÈÐÌÛÛÖÙÐÌɯ

ÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯÝÖÓÜÔÌɯËÌÓɯ×ÈáÐÌÕÛÌɯÐÕɯËÜÌɯ"3ɯËÐÝÌÙÚÌȭɯ"ÖÔÌɯÚÐɯ×ÜğɯÕÖÛÈÙÌȮɯÓÈɯ×ÖÚÐáÐÖÕÌɯ

del paziente nella seconda CT è leggermente inclinata rispetto alla prima. Le zone 

evidenziate in rosso identificano la porzione di volume scontornato del paziente; si 

ricordi che, nella simulazione, tutto ciò che si trova al di fuori di esse viene cancellato 

ËÜÙÈÕÛÌɯ ÓɀÌÚÌÊÜáÐÖÕÌɯ ËÌÓÓɀÈÓÎÖÙÐÛÔÖ del paragrafo 6.3.2. In giallo è evidenziata la 

medesima direzione di irraggiamento nelle due immagini; nella seconda CT la traiettoria 

è stata tracciata dopo aver applicato correttamente il processo di registrazione: in questo 

modo il fascio attraversa gli stesÚÐɯ×ÜÕÛÐɯÌɯÊÖÓ×ÐÚÊÌɯÓÖɯÚÛÌÚÚÖɯÉÌÙÚÈÎÓÐÖɯȹÐÕɯÝÌÙËÌȺɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯ

del paziente, indipendentemente da eventuali inclinazioni della sua posizione.  

Affinchè 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 realtà 

presenti, ma che sono stati cancellati nella simulazione durante il processo di 

scontornamento. In questo caso, il risultato calcolato dalla simulazione non è veritiero e 

non può essere utilÐááÈÛÖɯ×ÌÙɯÓɀÈÕÈÓÐÚÐȭɯ2ÌɯÊÐğɯÚÐɯÝÌÙÐÍÐÊÈɯ×ÌÙɯÛÜÛÛÐɯÐɯÊÈÔ×Ðɯ×ÐÈÕÐÍÐÊÈÛÐɯËÌÓɯ
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trattamento, il paziente non può essere considerato un caso di studio valido per le 

simulazioni di questo lavoro.  

Quindi, per ogni campo di ciascun paziente è necessario effettuare i seguenti controlli:  

- 2ÌɯÎÐãɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓÓÈɯ"3ɯÐÕÐáÐÈÓÌɯÚÐɯÙÐÓÌÝÈɯÜÕɀÜÚÊÐÛÈɯËÌÓɯÍÈÚÊÐÖɯÕÖÕɯÊÖÙÙÌÛÛÈɯ

ȹÖÝÝÌÙÖɯ×ÙÐÔÈɯËÈɯÜÕɯÉÖÙËÖɯËÌÓÓÈɯÚÛÙÜÛÛÜÙÈɯȿ$73$1- +ɀȮɯÊÏÌɯÌÚÊÓÜËÌɯØÜÐÕËÐɯÜÕÈɯ

porzione utile del volume del paziente), allora il campo di irraggiamento è da 

scartare ai fini della simulazione;  

- Se, invece, nella CT iniziale il fascio esce correttamente dalla superficie posteriore 

del paziente, si può procedere con la registrazione delle traiettorie dei raggi e la 

verifica della corretta uscita del fascio anche nella CT di rivalutazione. Solo nel 

ÊÈÚÖɯÐÕɯÊÜÐɯÌÚÚÖɯÈÛÛÙÈÝÌÙÚÐɯÊÖÙÙÌÛÛÈÔÌÕÛÌɯÓɀÐÕÛÌÙÖɯÝÖÓÜÔÌɯËÌÓɯ×ÈáÐÌÕÛÌɯÐÕɯÌÕÛÙÈÔÉÌɯ

le CT, il campo di irraggiamento preso in considerazione può essere ritenuto 

valido ai fini della simulazione.  

Purtroppo questo fenomeÕÖɯöɯÜÕɯÈÙÛÌÍÈÛÛÖɯËÐɯÚÐÔÜÓÈáÐÖÕÌɯÊÈÜÚÈÛÖɯËÈÓÓɀÜÛÐÓÐááÖɯÊÖÔÉÐÕÈÛÖɯ

del processo di scontornamento esterno del volume del paziente e della registrazione 

delle traiettorie di irraggiamento nella CT di rivalutazione. Si verifica con maggiore 

probabilità quando il trattamento è 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 

ÓɀÐÕÛÌÙÈɯÚÌáÐone assiale del 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 er ogato, per il quale non è ovviamente 

necessario andare ad indagare il volume del paziente a profondità molto maggiori del 

bersaglio adroterapico, dal momento che il piano è studiato in modo che le particelle del 

ÍÈÚÊÐÖɯÚÐɯÍÌÙÔÐÕÖɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯÝÖÓÜÔÌɯÛÜÔÖÙÈÓÌȭɯ#ÜÕØÜÌȮɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓÓÌɯÚÐÔÜÓÈáÐÖÕÐɯ

ÕÖÕɯöɯÊÖÚĆɯÙÈÙÖɯÐÔÉÈÛÛÌÙÚÐɯÐÕɯÊÈÚÐɯËÐɯ×ÈáÐÌÕÛÐɯÊÏÌɯËÌÝÖÕÖɯÌÚÚÌÙÌɯÌÚÊÓÜÚÐɯËÈÓÓɀÈÕÈÓÐÚÐɯ×ÖÐÊÏõɯ

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 

ÚÊÖ×ÖɯËÐɯÝÈÓÐËÈÙÌɯÐÓɯÔÌÛÖËÖɯËÐɯÔÐÚÜÙÈɯÚÜɯÊÜÐɯÚÐɯÉÈÚÈɯÓɀ'Ì-Check, e le analisi svolte sul 

fantoccio rigido CATPHAN, al fine di stabilire la sensibilità del metodo di simulazione 

ÚÝÐÓÜ××ÈÛÖɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯ×ÙÌÚÌÕÛÌɯÓÈÝÖÙÖȭ 

7.1 SENSIBILIT À  DEL  METODO   DI  SIMULAZIONE  

Prima di analizzare i pazienti selezionati, per valutare la bon ÛãɯÌɯÓɀÈÍÍÐËÈÉÐÓÐÛãɯËÌÓɯÔÌÛÖËÖɯ

ËÐɯÚÐÔÜÓÈáÐÖÕÌɯÌÓÈÉÖÙÈÛÖȮɯÚÐɯöɯËÌÊÐÚÖɯËÐɯÛÌÚÛÈÙÌɯÓɀÐÕÛÌÙÖɯÈÓÎÖÙÐÛÔÖɯÚÜɯÜÕɯÍÈÕÛÖÊÊÐÖɯÙÐÎÐËÖȭ 

Sono state eseguite alcune CT al fantoccio CATPHAN 600 al fine di simularne 

ÓɀÐÙÙÈÎÎÐÈÔÌÕÛÖȮɯÈÕÈÓÖÎÈÔÌÕÛÌɯÈɯØÜÈÕÛÖɯÈÝÝÐÌÕÌɯËÜÙÈÕÛÌɯÜÕ trattamento adroterapico. 

$ÚÚÖɯÏÈɯËÌÕÚÐÛãɯÔÖÓÛÖɯÚÐÔÐÓÌɯÈÓÓɀÈÊØÜÈɯÌɯÍÖÙÔÈɯÊÐÓÐÕËÙÐÊÈȮɯÊÖÕɯÈÓɯÚÜÖɯÐÕÛÌÙÕÖɯÝÈÙÐɯÐÕÚÌÙÛÐɯ

differenti per forma e densità, disposti in modo da formare un pattern ben preciso e 

riconoscibile nelle ricostruzioni CT: questo permette  di ottenere una buona precisione 

durante il processo di registrazione. In figura 7.1 è riportata  ÜÕɀÐÔÔÈÎÐÕÌɯËÌÓɯÍÈÕÛÖÊÊÐÖȭ 
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Fig. 7.1 ς Immagine del fantoccio CATPHAN 600. 

Sono state eseguite 3 diverse acquisizioni CT del fantoccio: 

- una prima scansione con il fantoccio disposto orizzontalmente, dritto lungo il 

lettino, senza inclinazioni; tale posizione è stata assunta come quella di 

ÙÐÍÌÙÐÔÌÕÛÖȮɯ ÈÕÈÓÖÎÈÔÌÕÛÌɯ ÈÓÓÈɯ ÚÐÛÜÈáÐÖÕÌɯ ËÐɯ ÜÕɀÐ×ÖÛÌÛÐÊÈɯ "3ɯ ÐÕÐáÐÈÓÌɯ ËÐɯ ÜÕɯ

paziente; 

- una seconda scansione, in cui il fantoccio è stato traslato di una quantità IS=4 cm 

e ruotato con un angolo yaw=+9° sul lettino rispetto alla posizione di riferimento;  

- una terza CT, in cui il fantoccio è stato semplicemente ruotato con un angolo 

pitch=-2° sul lettino rispetto alla posizione di riferimento.  

Negli ultimi due casi, il fantoccio è 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 gli 

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, sempre tramite  RayStation, per ciascuna delle tre scansioni è stata disegnata la 

ÚÛÙÜÛÛÜÙÈɯȿ$73$1- +ɀɯÊÏÌɯÚÌ×ÈÙÈɯÓÈɯÚÜ×ÌÙÍÐÊÐÌɯËÌÓɯÍÈÕÛÖÊÊÐÖɯËÈÓÓɀÈÙÐÈɯÊÐÙÊÖÚÛÈÕÛÌȭɯ/ÌÙɯ

evitare di tagliare e cancellare bordi o piccole porzioni della superficie durante 

Óɀoperazione di scontornamento nella simulazione (vedi paragrafo 6.3.2), il contorno 

disegnato in ciascuna fetta assiale del volume CT è stato esteso in direzione radiale 

aggiungendo un margine di sicurezza di 1 cm. 39 

Oɯ ÚÛÈÛÖɯ ÚÐÔÜÓÈÛÖɯ ÓɀÐÙÙÈÎÎÐÈÔÌÕÛÖɯ ËÌÓɯ ÍÈÕtoccio con un piano di trattamento fittizio 

composto da due campi: 

- cÈÔ×ÖɯƕȯɯÐÙÙÈÎÎÐÈÔÌÕÛÖɯÓÈÛÌÙÈÓÌɯËÌÓɯÍÈÕÛÖÊÊÐÖȮɯÊÖÔÌɯÚÌɯÚÐɯÈÝÌÚÚÌɯϛÎǻƝƔȘɯȹÓÐÕÌÈɯ

ÖÙÐááÖÕÛÈÓÌȺɯÌɯϛÚǻƔȘȰ 

- cÈÔ×ÖɯƖȯɯÐÙÙÈÎÎÐÈÔÌÕÛÖɯÍÙÖÕÛÈÓÌɯËÌÓɯÍÈÕÛÖÊÊÐÖȮɯÊÖÔÌɯÚÌɯÚÐɯÈÝÌÚÚÌɯϛÎǻƝƔȘɯȹÓÐÕÌÈɯ

orizzontaÓÌȺɯÌɯϛÚǻƖƛƔȘȭ 

                                                             
39 -ÌÓÓÈɯÙÐÊÖÚÛÙÜáÐÖÕÌɯ"3ȮɯÐɯÉÖÙËÐɯËÌÎÓÐɯÌÓÌÔÌÕÛÐɯÕÖÕɯÚÖÕÖɯÕÌÛÛÐɯÌɯÉÌÕɯËÌÍÐÕÐÛÐȮɯÈɯÊÈÜÚÈɯËÌÓÓɀÈ××ÙÖÚÚÐÔÈáÐÖÕÌɯ

intrinseca presente nel processo di discretizzazione in voxel e di assegnazione di un valore HU medio a 

ciascuno di essi. Soprattutto in presenza dei bordi curvi del fantoccio cilindrico si possono avere effetti di 

ÝÖÓÜÔÌɯ×ÈÙáÐÈÓÌȭɯ#ÜÕØÜÌȮɯöɯÉÌÕÌɯÌÚÛÌÕËÌÙÌɯÐÓɯÊÖÕÛÖÙÕÖɯÐÕɯÔÖËÖɯËÈɯÐÕÊÓÜËÌÙÌɯÓɀÐÕÛÌÙÈɯÚÍÜÔÈÛÜÙÈɯËÌÓɯÉÖÙËÖɯËÌÓɯ

fantoccio. 
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Per ognuno dei due campi, gli spot del trattamento sono stati collocati riempiendo 

ÐÕÛÌÙÈÔÌÕÛÌɯÜÕɀÈÙÌÈɯÙÌÛÛÈÕÎÖÓÈÙÌɯËÐɯÌÚÛÌÕÚÐÖÕÌɯÚÜÍÍÐÊÐÌÕÛÌɯËÈɯ×ÌÙÔÌÛÛÌÙÌɯËÐɯÐÙÙÈËÐÈÙÌɯÛÜÛÛÖɯ

il fantoccio, e non solamente un certo volume bersaglio al suo interno come si fa per un 

normale trattamento. In questo modo è stato possibile valutare direttamente errori ed 

artefatti causati dagli effetti di bordo sul fantoccio.  

 
Fig. 7.2 ς Mappa dei WEPL mediati degli spot per il campo di irraggiamento laterale 
(campo 1) del fantoccio 

 

Fig. 7.3 ς Mappa dei WEPL mediati degli spot per il campo di irraggiamento frontale 
(campo 2) del fantoccioΦ bŜƭƭŜ ƳŀǇǇŜ ƎŜƴŜǊŀǘŜ ŀǘǘǊŀǾŜǊǎƻ ƭΩƛǊǊŀƎƎƛŀƳŜƴǘƻ ŦǊƻƴǘŀƭŜ 
sono visibili, in giallo, i piedini del fantoccio.  
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I raggi del ÍÈÚÊÐÖɯÚÖÕÖɯÚÛÈÛÐɯÛÙÈÊÊÐÈÛÐɯÐÕÐáÐÈÓÔÌÕÛÌɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓÓÈɯ"3ɯÐÕÐáÐÈÓÌɯÚÊÖÕÛÖÙÕÈÛÈɯ

del fantoccio, generando le mappe 2D di WEPL di subspot e di spot mediati (figur e 7.2 e 

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 

ÈÕÊÏÌɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯÝÖÓÜÔÌɯÚÊÖÕÛÖÙÕÈÛÖɯËÌÓÓÈɯ"3ɯËÐɯÙÐÝÈÓÜÛÈáÐÖÕÌȮɯÖÛÛÌÕÌÕËÖ delle 

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 

ËÐÍÍÌÙÌÕáÌɯËÐɯ6$/+ɯËÌÐɯÚÜÉÚ×ÖÛȮɯÌɯÐÕÍÐÕÌɯØÜÌÚÛɀÜÓÛÐÔÈɯöɯÚÛÈÛÈɯÔÌËÐÈÛÈɯÕÌÓÓÌɯ×ÖÚÐáÐÖÕÐ di 

ciascuno spot, in modo da ricavare la mappa delle differenze di WEPL mediate degli 

spot. Le differenze di WEPL sono sempre intese come: 

 ЎὡὉὖὒὡὉὖὒὅὝ ὭὲὭᾀὭὥὰὩὡὉὖὒὅὝ ὶὭὺὥὰόὸὥᾀὭέὲὩ (7.1) 

Di conseguenza, quando ÚÐɯÏÈɯÜÕɯͅ6$/+ǿƔɯÚÐÎÕÐÍÐÊÈɯÊÏÌɯÓÖɯÚÛÌÚÚÖɯÙÈÎÎÐÖɯÈÛÛÙÈÝÌÙÚÈɯÜÕÖɯ

spessore acqua-equivalente maggiore nella CT iniziale che nella CT di rivalutazione; al 

ÊÖÕÛÙÈÙÐÖȮɯÚÌɯͅ6$/+ǾƔȮɯÐÓɯ6$/+ɯ×ÌÙÊÖÙÚÖɯÕÌÓÓÈɯ"3ɯÐÕÐáÐÈÓÌɯöɯÔÐÕÖÙÌɯÙÐÚ×ÌÛÛÖɯÈɯØÜÌÓÓÖɯ

nella CT di rivaluta zione. 
 

+ɀÐÕÛÌÙÖɯ ×ÙÖÊÌËÐÔÌÕÛÖɯ È××ÌÕÈɯ ËÌÚÊÙÐÛÛÖɯ öɯ ÚÛÈÛÖɯ ÙÐ×ÌÛÜÛÖɯ ×ÌÙɯ ÌÕÛÙÈÔÉÌɯ ÓÌɯ "3ɯ ËÐɯ

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 

×ÈÙÈÎÙÈÍÐɯÚÈÙãɯÔÖÚÛÙÈÛÈɯÚÖÓÈÔÌÕÛÌɯÓɀÈÕÈÓÐÚÐɯËÌÓÓÌɯÐÔÔÈÎÐÕÐɯËÌÓɯÊÖÕÍÙÖÕÛÖɯËÌÓÓÈɯ"3ƖɯËÐɯ

rivalutazione rispetto alla CT1 iniziale.  

/ÙÐÔÈɯÝÌÙÙÈÕÕÖɯ×ÙÌÚÌÕÛÈÛÐɯÐɯÙÐÚÜÓÛÈÛÐɯÙÐÊÈÝÈÛÐɯÐÕÚÌÙÌÕËÖɯÕÌÓÓɀÈÓÎÖÙÐÛÔÖɯËÐɯÊÈÓÊÖÓÖɯÓÈɯÔÈÛÙÐÊÌɯ

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 sensibilità del metodo di simulazione rispetto ad 

eventuali spostamenti del bersaglio. 

7.1.1 ANALISI DEI RISULTATI DEL FANTOCCIO REGISTRATO  

CORRETTAMENTE  

#ÐɯÚÌÎÜÐÛÖɯÚÈÙÈÕÕÖɯÔÖÚÛÙÈÛÐɯÓÌɯÐÔÔÈÎÐÕÐɯÌɯÐɯÙÐÚÜÓÛÈÛÐɯÖÛÛÌÕÜÛÐɯËÈÓÓɀÈÕÈÓÐÚÐɯËÌÓÓÌɯÔÈ××Ìɯ

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, è stata 

ricavata  quella  delle differenze di  WEPL dei subspot. Infine, a partire da questa, è  stata  

calcolata la mappa delle differenze mediate degli spot 40, per ciascuno dei due campi 

(figur e 7.4 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 ɝ7%0, degli spot (mappa delle differenze di WEPL 

mediate degli spot) è riportato e spiegato più avanti nelle figure 7.14 e 7.16, che mostrano il test di sensibilità in 

cui è stata introdotta una traslazione aggiuntiva del fantoccio di -ƕÔÔɯÓÜÕÎÖɯÓɀÈÚÚÌɯßd e in cui sono ben visibili 

anche nella mappa di subspot le differenze di WEPL presenti (figura 7.16).  
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CORRETTAMENTE 

 

Fig. 7.4 ς 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. 

 

Fig. 7.5 ς Mappa delle differenze di WEPL mediate degli spot per il campo di 
irraggiamento frontale (campo 2) del fantoccio. 

+ɀhotspot Èɯͅ6EPLḗ-25 mm in posizione (yd,zd) = (-264,-120) in figura 7.4 è dovuto ad un 

problema di scontornamento sui piedini del fantoccio: i contorni relativi a questa parte 
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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 è visibile anche in figura 7.5ȮɯÚÌÔ×ÙÌɯÈÓÓɀÈÓÛÌááÈɯàd=-264 mm e guardando lungo 

ÓɀÐÕÛÌÙÖɯÈÚÚÌɯßd (striature in azzurro). 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 effetti di bordo e forse da piccole imprecisioni di registrazione. In 

realtà, nella mappa del campo 1, tali differenze sono meno visibili per via del diverso 

ÐÕÛÌÙÝÈÓÓÖɯËÐɯͅ6$/+ɯÙÈ××ÙÌÚÌÕÛÈÛÖɯÕÌÓÓÈɯÉÈÙÙÈɯËÐɯÊÖÓÖÙÌȭɯ/ÌÙɯÝÐÚÜÈÓÐááÈÙÌɯÔÌÎÓÐÖɯØÜÌÚÛÐɯ

effetti e pÌÙɯÝÌÙÐÍÐÊÈÙÌɯÌÝÌÕÛÜÈÓÐɯÝÈÙÐÈáÐÖÕÐɯ×ÙÌÚÌÕÛÐɯÈÕÊÏÌɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯÝÖÓÜÔÌɯËÌÓɯ

fantoccio, sono state generate delle mappe analoghe a quelle in figura 7.4 e 7.5 ma 

ÓÐÔÐÛÈÕËÖɯÓÈɯÉÈÙÙÈɯËÐɯÊÖÓÖÙÌɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÝÈÓÓÖɯȻ-ƙɯÔÔȰɯƙɯÔÔȼɯËÐɯͅ6$/+ȯɯÐɯÝÈÓÖÙÐɯÈÓɯËÐɯÍÜÖÙÐɯËÐɯ

talÌɯÐÕÛÌÙÝÈÓÓÖɯÝÌÕÎÖÕÖɯÊÖÔÜÕØÜÌɯÙÈ××ÙÌÚÌÕÛÈÛÐɯÕÌÓÓÈɯÔÈ××ÈɯÊÖÕɯÐÓɯÊÖÓÖÙÌɯËÌÓÓɀÜÓÛÐÔÖɯ

valore disponibile ( -5 mm o 5 mm). Le nuove mappe vengono illustrate nelle figure  7.6 e 

7.7. 

 

Fig. 7.6 ς Mappa delle differenze di WEPL mediate degli spot per il campo di 
irraggiamento laterale (campo 1) del fantoccioΣ ƭƛƳƛǘŀƴŘƻ ƭΩƛƴǘŜǊǾŀƭƭƻ ǾƛǎǳŀƭƛȊȊŀǘƻ 
nella barra di colore a [-5 mm; 5 mm]. 
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CORRETTAMENTE 

 

Fig. 7.7 ς Mappa delle differenze di WEPL mediate degli spot per il campo di 
irraggiamento frontale (campo 2) del fantoccio, limitanŘƻ ƭΩƛƴǘŜǊǾŀƭƭƻ ǾƛǎǳŀƭƛȊȊŀǘƻ 
nella barra di colore a [-5 mm; 5 mm]. 

Con le impostazioni dell e figur e 7.6 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. 

 ÊÊÈÕÛÖÕÈÕËÖɯÛÈÓÐɯÌÍÍÌÛÛÐɯÌËɯÈÙÛÌÍÈÛÛÐȮɯÚÐɯÕÖÛÈɯÊÏÌɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯÝÖÓÜÔÌɯËÌÓɯÍÈÕÛÖÊÊÐÖɯÚÐɯ

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 

ÙÐÊÖÙËÈÙÌɯÊÏÌɯöɯ×ÙÌÚÌÕÛÌɯÈÕÊÏÌɯÜÕɀÈÓÛÙÈɯÍÖÕÛÌɯËÐɯÌÙÙÖÙÌȮɯÖÝÝÌÙÖɯÐÓɯÙÜÔÖÙÌɯÌÓÌÛÛÙÖÕÐÊÖɯËÌÓÓÌɯ

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 unità HU prima maggiorate 

di +5 HU rispetto al valore nominale ricostruito e, successivamente, minorate di -5 HU (in 

ÉÈÚÌɯÈɯØÜÈÕÛÖɯÙÐ×ÖÙÛÈÛÖɯÕÌÓÓɀÌØÜÈáÐÖÕÌɯƚȭƗƜȮɯÐÕɯÊÜÐɯÌÙÈɯÚÛÈÛÈɯËÌÛÌÙÔÐÕÈÛÈɯÜÕÈɯÍÓÜÛÛÜÈáÐÖÕÌɯ

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 so no a media nulla, 

dunque non si avranno mai le fluttuazioni tutte contemporaneamente positive o tutte 

negative.  
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7.1.2 PROVA DI SENSIBILITÀ ALLA TRASLAZIONE 

LONGITUDINALE  DEL  FANTOCCIO  

Per stabilire la sensibilità 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 sensibilità ad eventuali 

ÛÙÈÚÓÈáÐÖÕÐɯÓÖÕÎÐÛÜËÐÕÈÓÐȮɯöɯÚÛÈÛÖɯÔÖËÐÍÐÊÈÛÖɯÓɀÌÓÌÔÌÕÛÖɯ(2ɯËÌÓÓÈɯÔÈÛÙÐÊÌɯËÐɯÙÌÎÐÚÛÙÈáÐÖÕÌȮɯÐÕɯ

ÔÖËÖɯËÈɯÐÕÛÙÖËÜÙÙÌɯËÌÓÓÌɯÛÙÈÚÓÈáÐÖÕÐɯÈÎÎÐÜÕÛÐÝÌɯÓÜÕÎÖɯÓɀÈÚÚÌɯád. 

Vengono di seguito presentati due casi del test: 

- traslazione aggiuntiva IS = zd = +1.5 mm; 

- traslazione aggiuntiva IS = zd = -1 mm; 

I 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 d = +1.5 mm 

 

Fig. 7.8 ς Mappa delle differenze di WEPL mediate degli spot per il campo di 
irraggiamento laterale (campo 1) del fantoccio, ottenuta con una traslazione 
aggiuntiva pari a IS = zd = +1.5 mm.  
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7.1.2  -  PROVA DI SENSIBILITÀ ALLA TRASLAZIONE LONGITUDINALE  DEL  

FANTOCCIO 

 

 

Fig. 7.9 ς  Medesima mappa della figura 7.8, ma con la barra di colore limitata 
ŀƭƭΩƛƴǘŜǊǾŀƭƭƻ ώ-5 mm; 5 mm]. 

Come si nota dalle figur e 7.8 e 7.9, inserendo una traslazione aggiuntiva positiva lungo 

ÓɀÈÚÚÌɯád, il fantoccio 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 d = 86 mm si ha 

ÜÕÈɯÙÌÎÐÖÕÌɯÈɯͅ6$/+ǾƔɯ×ÌÙÊÏõɯÐÓɯÍÈÕÛÖÊÊÐÖɯÕÌÓÓÈɯ"3ɯËÐɯÙÐÝÈÓÜÛÈáÐÖÕÌɯöɯÚ×ÖÚÛÈÛÖɯ×Ðķɯ

avanti rispetto a quello della CT iniziale; dunque dal lato opposto della mappa, a z d = -

ƕƖƚɯÔÔȮɯÚÐɯÏÈɯͅ6$/+ǿƔȭɯNella mappa in figura 7.8 è possibile vedere le differenze 

ÔÈÚÚÐÔÌɯËÐɯ6$/+ɯÊÈÜÚÈÛÌɯËÈɯÜÕÈɯÙÌÎÐÚÛÙÈáÐÖÕÌɯɁÌÙÙÈÛÈɂɯËÌÓÓÌɯËÜÌɯ"3ȮɯÔÌÕÛÙÌɯnella figura 

7.9 ÚÖÕÖɯÉÌÕɯÌÝÐËÌÕáÐÈÛÌɯÛÜÛÛÌɯÓÌɯáÖÕÌɯÐÕɯÊÜÐɯÐÓɯͅ6$/+ɯÚÜ×ÌÙÈɯÓÌɯÚÖÎÓÐÌɯËÐɯÙÐÍÌÙÐÔÌÕÛÖɯËÐɯ

±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  41: questo è dovuto al fatto che anche un leggero spostamento provoca un gradiente 

ËÐɯͅ6$/+ɯÐÕɯÊÖÙÙÐÚpondenza di tutte le interfacce che presentano densità differenti.  

  

                                                             
41 2ÐɯÙÐÊÖÙËÐɯÊÏÌɯÓÈɯËÐÔÌÕÚÐÖÕÌɯËÌÐɯÝÖßÌÓɯÕÌÓÓÈɯËÐÙÌáÐÖÕÌɯËÌÓÓɀÈÚÚÌɯzd è di 2 mm con i protocolli generalmente 

utilizzati al CNAO, così come in questo caso specifico, mentre la traslazione aggiunta in questa direzione è pari 

a 1.5 mm: si ha dunque uno spostamento pari al 75% della profondità di un voxel.  
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Traslazione aggiuntiva IS = z d = -1 mm 

 

Fig. 7.10 ς Mappa delle differenze di WEPL mediate degli spot per il campo di 
irraggiamento laterale (campo 1) del fantoccio, ottenuta con una traslazione 
aggiuntiva pari a IS = zd = -1 mm.  

 

Fig. 7.11 ς Medesima mappa della figura 7.10 ma con la barra di colore limitata 
ŀƭƭΩƛƴǘŜǊǾŀƭƭƻ ώ-5 mm; 5 mm]. 
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7.1.3  -  PROVA DI SENSIBILITÀ ALLA TRASLAZIONE LATERALE DEL FANTOCCIO 

In questo caso è stata invece introdotta una traslazione longitudinale negativa lungo 

ÓɀÈÚÚÌɯzd  nella matrice di registrazione: il fantoccio della CT di rivalutazione è spostato 

indietro rispetto alla posizione data dalla  registrazione ideale e si ha dunque una regione 

Èɯͅ6$/+ǾƔɯÐÕÛÖÙÕÖɯÈɯád = -ƕƖƚȮɯÔÌÕÛÙÌɯÜÕÈɯͅ6$/+ǿƔ a zd=86, come si può vedere nelle 

figur e 7.10 e 7.11. 

7.1.3 PROVA DI SENSIBILITÀ ALLA TRASLAZIONE LATERALE 

DEL FANTOCCIO  

Si consideri ora il campo di irraggiamento  frontale (campo 2). Per verificare la sensibilità 

ÈÓÓÌɯÛÙÈÚÓÈáÐÖÕÐɯÓÈÛÌÙÈÓÐɯËÌÓɯÍÈÕÛÖÊÊÐÖɯÊÐÓÐÕËÙÐÊÖȮɯÚÐɯöɯÚÊÌÓÛÖɯËÐɯÔÖËÐÍÐÊÈÙÌɯÓɀÌÓÌÔÌÕÛÖɯ1+ɯ

della matrice di registrazione, in modo da introdurre delle traslazioni aggiuntive lungo 

ÓɀÈÚÚÌɯßd.  

Sono stati considerati i due seguenti test: 

- traslazione aggiuntiva RL = xd = +0.5 mm; 

- traslazione aggiuntiva RL = xd = -1 mm; 

I 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 caso. 

Traslazione aggiuntiva  RL = xd = +0.5 mm 

 

Fig. 7.12 ς Mappa delle differenze di WEPL mediate degli spot per il campo di 
irraggiamento frontale (campo 2) del fantoccio, ottenuta con una traslazione 
aggiuntiva pari a RL = xd = +0.5 mm.  
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Fig. 7.13 ς Medesima mappa della figura 7.12 ma con la barra di colore limitata 
ŀƭƭΩƛƴǘŜǊǾŀƭƭƻ ώ-5 mm; 5 mm]. 

Nelle figur e 7.12 e 7.13 ÚÖÕÖɯÙÐ×ÖÙÛÈÛÌɯÓÌɯÔÈ××ÌɯËÌÐɯͅ6$/+ɯÖÛÛÌÕÜÛÌɯËÈÓÓɀÐÙÙÈÎÎÐÈÔÌÕÛÖɯ

frontale del fantoccio; in questo caso è stata introdotta una traslazione aggiuntiva >0 

ÓÜÕÎÖɯ ÓɀÈÚse xd che ha provocato il disallineamento del fantoccio della CT di 

rivalutazione, spostandolo a posizioni x d maggiori rispetto a quella data dalla 

registrazione esatta. In figura 7.13 ÚÖÕÖɯÉÌÕɯÌÝÐËÌÕÛÐɯÓÌɯËÜÌɯÙÌÎÐÖÕÐɯÈɯɁÔÌááÈɯÓÜÕÈɂɯÐÕ 

corrispondenza del bordo esterno del cilindro causate dallo spostamento introdotto. 42 

  

                                                             
42 Si ricordi che con ÐÓɯÛÖÔÖÎÙÈÍÖɯÜÛÐÓÐááÈÛÖɯÈÓɯ"- .ɯÓÈɯËÐÔÌÕÚÐÖÕÌɯËÌÐɯÝÖßÌÓɯÕÌÓÓÈɯËÐÙÌáÐÖÕÌɯËÌÓÓɀÈÚÚÌɯxd è di 

0.9766 mm, mentre la traslazione aggiunta in questa direzione è pari a 0.5 mm: si ha dunque uno spostamento 

pari a poco più della metà di un voxel.  
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Traslazione aggiuntiva RL = x d = -1 mm 

 

Fig. 7.14 ς Mappa delle differenze di WEPL mediate degli spot per il campo di 
irraggiamento frontale (campo 2) del fantoccio, ottenuta con una traslazione 
aggiuntiva pari a RL = xd = -1 mm.  

 

Fig. 7.15 ς Medesima mappa della figura 7.14 ma con la barra di colore limitata 
ŀƭƭΩƛƴǘŜǊǾŀƭƭƻ ώ-5 mm; 5 mm]. 
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In questo caso è stata invece introdotta una traslazione longitudinale negativa lungo 

ÓɀÈÚÚÌɯßd  nella matrice di registrazione: il fantoccio della CT di rivalutazione è spostato a 

sinistra nelle mappe nelle figur e 7.14 e 7.15, ovvero verso valori x d inferiori, rispetto alla 

posizione del fantoccio nella CT iniziale. Anche qui sono ben visibili le due regioni a 

ɁÔÌááÈɯÓÜÕÈɂȮɯÔÈɯÖ××ÖÚÛÌɯÌɯ×ÐķɯÌÚÛÌÚÌɯÙÐÚ×ÌÛÛÖɯÈɯØÜÌÓÓÌɯËÌÓÓe figur e 7.12 e 7.13, poiché 

causate da una traslazione negativa e maggiore in valore assoluto. Iniziano anche ad 

essere più 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 f igura 7.16, dalla quale è possibile calcolare la mappa 

delle differenze mediate degli spot (figura 7. 14). Si confrontino, dunque, queste due 

immagini . Si notano principalmente tre diversi effetti nella mappa mediata degli spot:  

- ÐÕÕÈÕáÐÛÜÛÛÖȮɯÓɀÐÕÛÌÙÝÈÓÓÖɯËÐɯÝÈÓÖÙÐɯͅ6$/+ɯÙÈ××ÙÌÚÌÕÛÈÛÐɯÕÌÓÓÈɯÉÈÙÙÈɯËÐɯÊÖÓÖÙÌɯ

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)ȮɯËÖÝÜÛÖɯÈÓÓɀÖ×ÌÙÈáÐÖÕÌɯËÐɯÔÌËÐÈɯgaussiana applicata per calcolare il 

valore ɝ7%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 è legato in 

×ÈÙÛÐÊÖÓÈÙÌɯÈÓÓɀÈÔ×ÐÌááÈɯ×ÐÜÛÛÖÚÛÖɯÌÚÛÌÚÈɯËÌÓÓɀÈÙÌÈɯÚÜɯÊÜÐɯÝÐÌÕÌɯmediato il valore 

degli spot; 

- infine, si nota un allargamento dei bordi degli oggetti nella mappa mediata, per il 

medesimo motivo presentato al punto precedente. 
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Fig. 7.16 ς Mappa delle differenze di WEPL dei subspot per il campo di irraggiamento 
frontale (campo 2) del fantoccio, ottenuta con una traslazione aggiuntiva pari a RL = 
xd = -1 mm. 

Si è scelto di mostrare il confronto fra le mappe di ͅ6$/+ mediati e non mediati per 

questo 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, ma non sono state 

riportate nel presente documento. 

 
In definitiva, in base ai risultati delle prove di sensibilità 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 vedrà nel paragrafo successivo, nel caso delle CT dei pazienti, la situazione è più 

complessa e i risultati simulati non sono sempre così facilmente interpretabili.  
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7.2 ANALISI  DEI  RISULTATI  DEI  PAZIENTI  

 ÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÐɯØÜÌÚÛÖɯ×ÈÙÈÎÙÈÍÖɯÚÈÙÈÕÕÖɯ×ÙÌÚÌÕÛÈÛÐɯÌËɯÈÕÈÓÐááÈÛÐɯÐɯÙÐÚÜÓÛÈÛÐɯËÌÐɯ×ÈáÐÌÕÛÐ più 

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 quelle di ͅ6$/+, 

come mostrato anche per il fantoccio nei paragrafi precedenti. 

Per localizzare e visualizzare meglio le variazioni di WEPL più 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 

×ÙÌÊÌËÌÕÛÐȮɯ ÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯ ËÌÓÓÈɯ ÚÐÔÜÓÈáÐÖÕÌɯ ÚÐɯ ×ÖÚÚÖÕÖɯ ÈÝÌÙÌɯ ËÐÝÌÙÚÐɯ ÛÐ×Ðɯ ËÐɯ ÌÙÙÖÙÌɯ

(fluttuazioni elettroniche dei valori HU ricos truiti, che possono determinare fluttuazioni 

fino a ±ƖɯÔÔɯÕÌÓɯ6$/+ȰɯÌÙÙÖÙÐɯËÐɯÙÌÎÐÚÛÙÈáÐÖÕÌɯÖɯËÐɯÚÊÖÕÛÖÙÕÈÔÌÕÛÖȮɯÌÍÍÌÛÛÐɯËÐɯÉÖÙËÖȮȱȺɯ

che vanno a modificare ed inficiare i valori di ͅ6$/+ associati esclusivamente ad una 

ÙÌÈÓÌɯÝÈÙÐÈáÐÖÕÌɯËÌÓÓɀÖÎÎÌÛÛÖɯÈÕÈÓÐááato. Nel caso di un paziente, la situazione è anche più 

complessa, poiché in aggiunta bisogna tenere presente che non si ha a che fare con un 

corpo rigido e che esso può subire variazioni fisiologiche anche nel corso del trattamento 

stesso. Dopo aver analizzato diversi pazienti con tutti i rispettivi campi di trattamento, si 

è constatato che, con il metodo di simulazione presentato in questo lavoro, è 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 è 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 è stata inserita anche 

una mappa analoga a quella delle differenze di WEPL mediate degli spot, in cui però tutti 

i valori di ͅ6$/+ ÊÖÔ×ÙÌÚÐɯÕÌÓÓɀÐÕÛÌÙÝÈÓÓÖɯȻ-5 mm; 5 mm] sono stati raffigurati con il 

colore associato al valore ͅ 6$/+ ǻɯƔɯÔÔȮɯÖÝÝÌÙÖɯɁÛÙÈÚÊÜÙÈÕËÖÓÐɂɯÌɯÓÈÚÊÐÈÕËÖɯÐÕɯÌÝÐËÌÕáÈɯ

solamente le differenze di WEPL più significative.  

Ad ogni modo, si  noti che il limite impostato a ±5 mm è solamente una soglia indicativa: 

non è detto che tutti i ͅ6$/+ che 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 valori di ͅ6$/+ consistenti. 

 

I risultati di tutte le mappe presentate di seguito sono stati esaminati con il supporto 

dello staff ËÌÐɯÍÐÚÐÊÐɯÔÌËÐÊÐɯËÌÓɯ"- .ȰɯÓɀÈÕÈÓÐÚÐɯËÌÓÓÌɯÔÈ××ÌɯÙÐÊÈÝÈÛÌɯËÈÓÓɀÐÙÙÈÎÎÐÈÔÌÕÛÖɯËÐɯ

un paziente è infatti molto più complessa rispetto al caso del fantoccio, dal momento che 

ci sono molte più variabili da tenere in considerazione.  

+ɀÐÕÛÌÙ×ÙÌÛÈáÐÖÕÌɯËÌÓÓÌɯÝÈÙiazioni di WEPL visibili nelle mappe proiettate non è sempre 

ÉÈÕÈÓÌȭɯ ÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯ×ÙÌÚÌÕÛÌɯÓÈÝÖÙÖɯÖÎÕÐɯÔÈ××ÈɯËÐɯͅ6$/+ mediati degli spot è stata 

ÚÛÜËÐÈÛÈɯÖÚÚÌÙÝÈÕËÖɯÌɯÊÖÕÍÙÖÕÛÈÕËÖɯÍÌÛÛÈɯ×ÌÙɯÍÌÛÛÈɯÓɀÐÕÛÌÙÖɯÝÖÓÜÔÌɯËÌÓɯ×ÈáÐÌÕÛÌɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯ

della CT inizial e e della CT di rivalutazione, seguendo le traiettorie di irraggiamento del 
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fascio attraverso il volume bersaglio. In questo modo nella maggior parte dei casi è stato 

possibile risalire alle cause che hanno originato le variazioni di WEPL evidenziate nella  

mappa. 

(ÕÖÓÛÙÌȮɯÓɀÌÚÐÛÖɯÍÖÙÕÐÛÖɯËÈÓÓÌɯÚÐÔÜÓÈáÐÖÕÐɯöɯÚÛÈÛÖɯÝÌÙÐÍÐÊÈÛÖɯÊÖÕɯÓɀÌÝÖÓÜáÐÖÕÌɯÙÌÈÓÌɯËÌÓÓÌɯ

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 

×ÈáÐÌÕÛÐɯÊÏÌɯÚÖÕÖɯÚÛÈÛÐɯÙÐ×ÐÈÕÐÍÐÊÈÛÐɯËÖ×ÖɯÓɀÌÚÌÊÜáÐÖÕÌɯËÌÓÓÈɯ"3ɯËÐɯÙÐÝÈÓÜÛÈáÐÖÕÌȯɯËÜÕØÜÌȮɯöɯ

ÚÛÈÛÖɯ×ÖÚÚÐÉÐÓÌɯÝÌÙÐÍÐÊÈÙÌɯÚÌɯÊÐɯÍÖÚÚÌɯÈÊÊÖÙËÖɯÍÙÈɯÐɯÙÐÚÜÓÛÈÛÐɯÖÛÛÌÕÜÛÐɯËÈÓÓɀÐÕÛÌÙ×ÙÌÛÈáÐÖÕÌɯ

delle mappe simulate e le cause reali che hanno 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 ϛg 90° (linea orizzontale) 

Patient support angle ϛs 0° 

Tab. 7.1 ς 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 

ÛÙÈÊÊÐÈÛÐɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯÝÖÓÜÔÌɯËÌÓɯ×ÈáÐÌÕÛÌɯÕÌÓÓÈɯÚÐÔÜÓÈáÐÖÕÌȭ 

In figura 7. 17 si riporta innanzitutto un rendering 3D che mostra il tracciamento del  

ÊÈÔ×Öɯ×ÐÈÕÐÍÐÊÈÛÖɯ×ÌÙɯÐÓɯÛÙÈÛÛÈÔÌÕÛÖɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯÝÖÓÜÔÌɯ"3ɯÙÐÊÖÚÛÙÜÐÛÖȰɯÌÚÚÖɯöɯÚÛÈÛÖɯ

realizzato È××ÓÐÊÈÕËÖɯÓɀÈÓÎÖÙÐÛÔÖɯËÌÚÊÙÐÛÛÖɯÕÌÓɯ×ÈÙÈÎÙÈÍÖɯƚȭƕȭƖɯ×ÌÙɯÊÐÈÚÊÜÕÖɯËÌÎÓÐɯÚ×ÖÛɯ

riportati nel piano di trattamento e disegnando la traiettoria del relativo raggio.  
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Fig. 7.17 ς Rendering 3D del volume CT del paziente 1 attraversato dai raggi del 
fascio del campo selezionato.  

-ÌÓÓɀÐÔÔÈÎÐÕÌɯËÐɯÚÐÕÐÚÛÙÈɯÐÕɯÍÐÎÜÙÈɯƛȭƕ8 è mostrata la mappa che riporta la posizione di 

ciascuno spot da irraggiare: viene delineato in questo modo il profilo del campo di 

ÛÙÈÛÛÈÔÌÕÛÖɯÚÌÓÌáÐÖÕÈÛÖȰɯÕÌÓÓɀÐÔÔÈÎÐÕÌɯËÐɯËÌÚÛÙÈɯöɯ×ÖÚÚÐÉÐÓÌɯÝÐsualizzare tale profilo 

ËÐÙÌÛÛÈÔÌÕÛÌɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÐɯÜÕÈɯËÌÓÓÌɯÍÌÛÛÌɯËÌÓɯÝÖÓÜÔÌɯ"3ȮɯÐÕɯÔÖËÖɯËÈɯÊÖÔ×ÙÌÕËÌÙÌɯÓÌɯ

ÛÙÈÐÌÛÛÖÙÐÌɯ×ÌÙÊÖÙÚÌɯËÈÓɯÍÈÚÊÐÖɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯÝÖÓÜÔÌɯËÌÓɯ×ÈáÐÌÕÛÌȭɯ 

Per mettere bene in evidenza le aree in cui si sono verificate le principali variazioni 

ÈÕÈÛÖÔÐÊÏÌɯÈÓÓɀÐÕÛÌÙÕÖɯËÌÓɯ×ÈáÐÌÕÛÌȮɯnelle figura 7.19 e 7.20 sono riportate affiancate le 

medesime fette della CT iniziale e della CT di rivalutazione in cui sono visibili tali 

variazioni.  

    

Fig. 7.18 ς A sinistra: mappa delle posizioni degli spot del 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. 

 
































































