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Introduzione

A livello globale, è stimato che una persona su 5 svilupperà un tumore nel corso della
propria vita. Lo dicono gli autori del rapporto dal titolo “Global Cancer Statistics 2020”,
prodotto in collaborazione dall’American Cancer Society (ACS) e dall’International Agen-
cy for Research on Cancer (IARC) [1]. Nel rapporto sono analizzati i dati relativi a 36
tumori in 185 diversi Paesi del mondo. Va sottolineato che questa previsione non tiene
conto della pandemia di Covid-19, che potrebbe influenzare le tendenze nei prossimi anni,
data l’interruzione e il rallentamento dei programmi di screening.

Oggi i medici hanno a disposizione diversi strumenti per curare il cancro. La chirurgia è
l’opzione principale nella maggior parte dei tumori solidi. La radioterapia, invece, utilizza
raggi X per eliminare le cellule cancerose. La deposizione della dose è concentrata il più
possibile nell’area colpita dalla malattia per evitare il danneggiamento delle cellule sane.
Può essere usata prima della chirurgia per ridurre la dimensione di un tumore solido o,
talvolta, come unica terapia, se il tumore è molto sensibile all’effetto delle radiazioni.

In altri casi è possibile collocare una sorgente permanente di radiazioni all’interno o in
vicinanza della zona da trattare. Si parla allora di brachiterapia.

Un’altra tipologia di trattamento è la chemioterapia che utilizza farmaci citotossici, con
lo svantaggio di non distinguere tra cellule sane e cellule malate. Per questo la chemiote-
rapia ha effetti collaterali su tutti i tessuti a rapido ricambio, come le mucose, i capelli e il
sangue.

Una forma alternativa alla radioterapia è l’adroterapia che, al posto della radiazione X,
impiega protoni e ioni leggeri.

Il Centro Nazionale di Adroterapia Oncologica (CNAO) di Pavia è l’unico centro in
Italia in grado di erogare trattamenti di adroterapia mediante l’impiego sia di protoni sia
di ioni carbonio. Altri centri in cui è possibile sottoporsi al trattamento con soli protoni
sono il Centro di AdroTerapia ed Applicazioni Nucleari Avanzate (CATANA) a Catania e
il Centro di Protonterapia di Trento (PCT).

L’adroterapia offre la possibilità di agire sull’area tumorale con maggiore precisione,
preservando così i tessuti sani circostanti. La distribuzione della deposizione di dose di
queste particelle permette di massimizzare l’efficacia del trattamento in quanto è possibi-
le collocare il picco di Bragg, ovvero il massimo della distribuzione di dose depositata, in
coincidenza dell’area tumorale, preservando maggiormente i tessuti sani circostanti. L’area
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tumorale può avere le dimensioni di diversi cm, quindi i fasci terapeutici vengono modu-
lati in energia o vengono introdotti spessori variabili di materiali in modo da allargare il
picco di Bragg che ha invece le dimensioni del mm. Sebbene l’adroterapia sia impiegata
nella cura dei tumori da diversi decenni, le incertezze sul range del fascio [2] limitano la
diffusione di questa tipologia di trattamento. Le sorgenti di incertezza sul range sono ad
esempio errori nel posizionamento del paziente, la miscalibrazione della CT, errori nella
conversione delle Hounsfield Units in Sopping Power. Inoltre anche vere e proprie varia-
zioni morfologiche nella regione trattata rispetto alla CT di pianificazione su cui il tratta-
mento è costruito possono essere fonte di errore durante il trattamento stesso nel calcolo
del range di un fascio.

A tale proposito, va menzionato inoltre che i trattamenti di adroterapia sono frazionati
e tra una frazione e le successive ci possono essere delle variazioni sia nelle dimensioni del
volume tumorale sia delle variazioni morfologiche del paziente stesso. Per valutare queste
modifiche (se previste dalla statistica dei pazienti trattati con quella specifica patologia)
viene pianificata una CT di controllo a metà trattamento. La prima CT a inizio trattamento
è necessaria al fisico medico per definire il PTV (Planning Target Volume), la CT acquisita
a metà trattamento ha il fine di controllare che la distribuzione di dose sia conforme a
quella pianificata. Attualmente, il range monitoring del fascio durante il trattamento non è
incluso nella pratica clinica, tuttavia sono in corso diversi studi e alcune tecniche di range
monitoring sono state testate su paziente [3]. Sia per il range monitoring on-line, durante
il trattamento, sia per il monitoraggio inter-frazione, sono in studio diverse tecniche che
si basano sulla rivelazione delle particelle secondarie prodotte dall’interazione del fascio
primario con il tessuto, il cui spettro di emissione è correlato alla posizione del picco di
Bragg.
In questo contesto, nel 2019, nasce da una collaborazione tra l’Istituto Nazionale di Fisica
Nucleare (INFN) e l’Università Sapienza di Roma, il progetto PAPRICA (PAir Production
Imaging Chamber). Il progetto propone una tecnica innovativa per il monitoraggio inter-
frazione del range del fascio di protoni basandosi sulla rivelazione dei gamma prompt.
PAPRICA ha come scopo quello di verificare la fattibilità della tecnica proposta tramite il
prototipo di un rivelatore, attualmente in costruzione.

L’oggetto di questo lavoro di tesi è lo studio Monte Carlo del range monitoring inter-
frazione di un trattamento di protonterapia eseguito su un paziente del Centro Nazionale
di Adroterapia Oncologica (CNAO) trattato all’interno del clinical trial del progetto IN-
SIDE (Innovative Solutions for Dosimetry in Hadrontherapy) con l’utilizzo del rivelatore
PAPRICA (PAir PRoduction Imaging ChAmber).

Il trattamento di protonterapia è stato simulato con il codice Monte Carlo FLUKA su
due diverse immagini CT del paziente acquisite a inizio e a metà trattamento, incluse nella
simulazione grazie al software FLAIR di FLUKA, in grado di caricare ed elaborare imma-
gini DICOM. Si riprodurranno quindi due diverse frazioni del trattamento che presentano
delle variazioni morfologiche dovute alle modifiche della lesione neoplastica visibili nel
confronto tra le due CT.

Il primo capitolo di questa tesi descrive i principi alla base dell’adroterapia, discutendo i
meccanismi di interazione tra la radiazione e i tessuti da un punto di vista fisico e biologico.
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Nel capitolo verrà introdotto il concetto di range monitoring inter-frazione e le tecniche
attualmente in uso.
Il secondo capitolo presenta il detector PAPRICA, la struttura e il funzionamento per la
ricostruzione dello spettro di emissione dei fotoni prompt.
Nel terzo capitolo è descritta la simulazione su cui si basa questo lavoro di tesi.
Il quarto capitolo riporta la tecnica di unfolding utilizzata per lo studio del monitoraggio
inter-frazione 1D.
L’ultimo capitolo propone lo studio delle mappe di emissione 3D dei gamma prompt per
verificare la possibilità di utilizzare PAPRICA per il monitoraggio inter-frazione 3D di un
trattamento di protonterapia.
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Capitolo 1

Principi di Adroterapia

Fin dalla scoperta dei raggi X da parte di Wilhelm Conrad Röntgen (1845–1923) nel 1895
si è intuito come queste radiazioni potessero avere un utilizzo in medicina. Tuttavia ne-
gli anni successivi alla scoperta, date le scarse conoscenze dei principi basilari riguardo
all’interazione della radiazione con la materia, i primi effetti collaterali come la formazio-
ne di tumori e alterazioni cutanee iniziarono a manifestarsi nei soggetti che avevano fatto
un uso non protetto delle radiazioni. Per questo motivo ebbe inizio lo studio approfondi-
to dell’interazione della radiazione e di come questa possa essere utilizzata in medicina [4].

L’utilizzo terapeutico sfrutta la capacità delle radiazioni di danneggiare le cellule con
cui interagiscono e la serietà del danno dipende da quanta energia viene depositata per
unità di massa, questa grandezza fisica viene definita dose.

D =
dE
dm

(1.1)

dove dE è la quantità di energia media impartita alla materia di massa dm. L’unità di
misura [ J

Kg ] prende il nome di Gray (Gy).

La radiazione però non colpisce solamente le cellule tumorali ma anche le cellule che
appartengono a tessuti sani circostanti alla neoplasia, comportando lo sviluppo di even-
tuali effetti collaterali anche nei mesi o anni successivi alla terapia.

Le radiazioni ionizzanti infatti, possono danneggiare le cellule alterandone il materiale
genetico (DNA). Queste alterazioni del DNA possono causare mutazioni e tali mutazio-
ni possono provocare malattie quali il cancro o lo sviluppo di effetti ereditari. Se il dan-
no è troppo grave, ad esempio in caso di dosi elevate, le cellule colpite possono morire
provocando così l’inattivazione di un intero tessuto o organo.

Le cellule umane, in linea di principio, sono in grado di riparare da sé i danni al DNA.
Tuttavia, se la cellula è troppo danneggiata o in caso di malfunzionamento dei meccani-
smi di riparazione, il danno risulta essere letale con il consequenziale innesco della morte
cellulare.
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Di conseguenza, l’obiettivo della radioterapia è il rilascio di una quantità di dose nel-
la zona del Tumor Volume (TV), ovvero la zona del distretto corporeo interessata dal
tumore, risparmiando il più possibile i tessuti sani. Di conseguenza la determinazione
della quantità di dose da rilasciare sul volume tumorale deve necessariamente essere un
compromesso tra la distruzione del tumore stesso e l’insorgere di effetti collaterali dovuti
all’irraggiamento di tessuti sani (Fig. 1.1).

Figura 1.1: Percentuale di probabilità per: contenimento del tumore (curva verde), com-
plicazioni in tessuti sani (curva rossa) e assenza di complicazioni (curva nera), in funzione
della dose assorbita dal paziente. La curva blu indica la finestra entro la quale la terapia
esaudisce il miglior compromesso tra efficacia ed effetti collaterali [5].

Proprio per minimizzare gli effetti collaterali nei tessuti sani è stata sviluppata una for-
ma di radioterapia in cui la distribuzione di dose viene adattata modulando le energie
di fasci provenienti da direzioni diverse. Questa forma di radioterapia più avanzata è la
Intensity-Modulated Radiation Therapy (IMRT), introdotta per la prima volta da Brahme et
al, 1982 [6].

Successivamente, data la diversa modalità di interazione delle particelle cariche pe-
santi con la materia, nel 1946 Robert Wilson propose l’utilizzo di queste particelle, come
protoni o ioni leggeri, per trattamenti di radioterapia [7]. Infatti la deposizione di ener-
gia delle particelle cariche pesanti aumenta al diminuire della loro velocità e raggiunge un
massimo in una regione localizzata definita Picco di Bragg per poi tornare a decrescere.
Quindi all’ingresso del tessuto dove le particelle hanno anche maggiore energia, il rilascio
di energia è minimo rispetto al rilascio in profondità. Questa diversa distribuzione sembra
essere migliore rispetto alla terapia convenzionale con fotoni, per la cura di tumori solidi
in profondità e per la preservazione dei tessuti sani circostanti [8].
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Figura 1.2: Curve di rilascio della dose in funzione del livello di profondità raggiunto per
diversi tipi di radiazioni. Per protoni è ben evidente il punto di massimo rilascio della
dose: il picco di Bragg [9].

Oggi l’adroterapia è una tecnica affermata per la cura di tumori solidi profondi e le
particelle utilizzate sono principalmente protoni, con energie comprese tra i 50 Mev e i
250 MeV e ioni carbonio (12C) con energie tra gli 80 Mev e i 400 MeV/u. Tuttavia, sarebbe
errato pensare che l’adroterapia possa sostituire la radioterapia convenzionale in quanto ci
sono diversi aspetti, quali anche quelli economici, che andrebbero considerati.

Il capitolo seguente introduce le modalità di interazione radiazione-materia per parti-
celle cariche pesanti descrivendone successivamente gli effetti biologici sui tessuti.

1.1 Interazione di adroni carichi con la materia

L’interazione tra radiazione e materia dipende strettamente dal tipo, carica e massa della
radiazione stessa. Gli adroni attualmente impiegati in adroterapia sono protoni e nuclei di
atomi leggeri come elio, carbonio, ossigeno. A questi ultimi ci si riferisce solitamente con
l’appello di ioni leggeri[9].

Principalmente gli adroni interagiscono con la materia tramite interazioni coulombiane
con gli elettroni atomici e i nuclei del mezzo attraversato.

Si definisce stopping power S l’energia persa dalla radiazione per unità di lunghezza
percorsa in un dato materiale:

S = −dE
dx

(1.2)

Con riferimento alle possibili interazioni delle particelle cariche con la materia, si posso-
no introdurre diversi tipi di stopping power. Si parla di stopping power collisionale Scol
relativo alla perdita di energia per interazione con gli elettroni atomici e stopping power
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radiativo Srad relativo allo scattering inelastico della radiazione con i nuclei del materia-
le assorbente ed alla successiva perdita di energia per bremsstrahlung. Questo termine è
significativo per particelle cariche leggere (elettroni), mentre per particelle cariche pesanti
passa in secondo piano rispetto al contributo collisionale. Infine lo stopping power nu-
cleare Snucl è relativo alle collisioni elastiche con i nuclei del bersaglio. Lo stopping power
totale è definito come somma dei vari contributi:

Stot = Scol + Srad + Snucl (1.3)

La prima espressione per lo stopping power è stata fornita da Bohr nel 1913, attraverso un
approccio che fa riferimento ai principi della meccanica classica e al concetto di parametro
d’impatto b, distanza tra la traiettoria della particella e il nucleo dell’atomo bersaglio. Suc-
cessivamente Bethe e Bloch nel 1931, hanno migliorato l’espressione dello stopping power
ricorrendo ai principi di relatività e meccanica quantistica. Le ipotesi necessarie sono le
seguenti:

• Le particelle cariche pesanti si muovono con velocità β maggiore rispetto agli elettro-
ni atomici del bersaglio.

• La particella carica ha una massa molto maggiore rispetto agli elettroni atomici.

• Le interazioni con gli atomi del bersaglio sono di natura puramente elettromagnetica.

• La perdita di energia è dominata dalle interazioni con gli elettroni, urti elastici e ine-
lastici tra la particella proiettile e i nuclei del bersaglio sono trascurabili. Questo
equivale a dire, con riferimento a 1.3, S ≈ Scol .

Si ricava quindi che per particelle cariche pesanti con carica Zp dirette contro un bersaglio
con numero atomico Zt con velocità β, lo stopping power assume la seguente espressione:

−dE
dx

= 4πNAr2
e mec2ρ

Z2
p

β2
Zt

At

[︃
1
2

ln
(︃

2mec2β2γ2Tmax

I2

)︃
− β2 − δ

2
− C

Zt

]︃
(1.4)

Dove NA indica il numero di Avogadro, re e me sono massa e raggio dell’elettrone, At la
massa molare del bersaglio e γ è il fattore di Lorentz γ = 1√

1−β2
.

I è il potenziale medio di eccitazione del materiale, ovvero l’energia media di eccitazio-
ne degli elettroni atomici del bersaglio. Il termine δ descrive l’effetto della polarizzazione
elettronica, che scherma l’influenza degli elettroni distanti andando a ridurre lo stopping
power. Il parametro C, shell correction, diventa significativo quando la velocità della parti-
cella proiettile diventa confrontabile, o minore, della velocità degli elettroni legati ai nuclei
del bersaglio che, legandosi alla particella proiettile, ne diminuiscono la carica efficace Ze f f .
Nell’espressione per lo stopping power, infine, Tmax si riferisce alla massima energia cine-
tica trasferibile ad un elettrone del mezzo in una singola interazione.

La dipendenza dalla velocità della particella in eq. 1.4 è descritta dal fattore 1
β2 . All’au-

mentare della velocità, S diminuisce fino a raggiungere un punto di minimo, oltre il quale
l’andamento diventa crescente dovuto al fattore logaritmico, come visibile in Fig. 1.3.
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Figura 1.3: Stopping power massico per protoni in acqua liquida in funzione dell’energia
cinetica[10]

La perdita di energia, vedi eq. 1.4 ha una dipendenza lineare dalla carica del proiet-
tile: particelle con Zp maggiore perdono energia più velocemente, come dimostrano gli
andamenti in Fig. 1.4.

Figura 1.4: Confronto tra lo stopping power di differenti particelle cariche in acqua. È
riportato separatamente (tratteggiato) il contributo dello stopping power nucleare Snucl
[11].

1.1.1 Picco di Bragg

A velocità elevata lo stopping power per una particella carica pesante, è dominato dal
fattore 1

β2 e il rilascio di energia è sostanzialmente uniforme. Con il diminuire della velo-
cità della particella, come riportato in Fig. 1.3, aumenta la perdita di energia per unità di
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lunghezza. A fine corsa, la particella viene neutralizzata dalla cattura elettronica e l’an-
damento dello stopping power collassa, risultando in un picco. L’andamento descritto è
riportato in Fig. 1.5.

Figura 1.5: Curva di rilascio della dose in funzione della profondità per protoni di 177 MeV
in acqua [12].

Il picco di Bragg ha una dimensione del mm e solitamente le regioni tumorali da trattare
sono dell’ordine di qualche cm. Utilizzando più fasci e modulandone l’energia è possibi-
le allargare il Picco di Bragg costruendo così lo Spread Out Bragg Peak (SOBP), adatto
all’utilizzo clinico.

Figura 1.6: Curve di Bragg per fasci di diverse energie (linea continua) e il risultante SOBP
(linea punteggiata). Nel grafico è riportata (tratteggiata) anche la curva di rilascio della
dose per fotoni [13].
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1.1.2 Range

La profondità raggiunta da una particella carica prima di fermarsi, con energia iniziale E0,
all’interno di un mezzo viene definito range. Il range è una grandezza fisica soggetta a
grande incertezza. Da un punto di vista teorico, il range può essere ricavato dall’integra-
zione della perdita di energia dE

dx :

R(E) =
∫︂ 0

E0

(︃
dE
dx

)︃−1
dE (1.5)

nel caso di approssimazione CSDA (approssimazione di continuo rallenatamento), dE
dx è

dato da eq. 1.4. Nel caso di particelle cariche pesanti, l’eq. 1.5 rappresenta una buona
approssimazione della definizione di range soprattutto per protoni e ioni leggeri che sono
poco soggetti a scattering multiplo.
Lo stopping power per particelle che attraversano lo stesso materiale dipende solo dalla
carica e dalla velocità delle particelle stesse. Di conseguenza si può ricavare la legge di
scala seguente: noto S per una particella, avente massa M1 e carica Z1, allora S per una
particella diversa con massa M2, carica Z2 ed energia cinetica Ek2 può essere determinato
dalla seguente legge di scala:

−dE2

dx
(Ek2) = −

Z2
2

Z2
1

dE1

dx

(︃
Ek2

M1

M2

)︃
(1.6)

La stima teorica però è affetta da incertezze. Le interazioni tra il fascio primario ed il
mezzo attraversato sono di natura stocastica, infatti considerando due particelle, a parità
di condizioni iniziali, il numero di eventi di collisione sarà diverso a causa delle fluttuazio-
ni statistiche e di conseguenza anche la perdita di energia sarà diversa. Per questa ragione
viene introdotto il concetto di straggling, in quanto si osserva che particelle con la stes-
sa energia iniziale e che attraversano lo stesso spessore di tessuto, possono avere range
leggermente diversi. A livello sperimentale, il range può essere determinato nel seguente
modo: viene inviato un fascio monoenergetico di particelle attraverso diversi spessori di
materiale e si registra il rapporto tra particelle trasmesse e particelle incidenti. L’andamen-
to di questo rapporto in funzione dello spessore attraversato è riportato in Fig. 1.7. Si nota
la coda della curva dovuta al fenomeno del range straggling.
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Figura 1.7: Frazione di particelle trasmesse in funzione dello spessore di materiale
assorbente impiegato. La distribuzione del range è approssimativamente gaussiana.

Le incertezze nella valutazione del range, oltre alle incertezze dovute al movimento
di organi o artefatti di ricostruzione, devono essere considerate dal Treatment Planning
System (TPS), cioè il software che si occupa di ottimizzare la dose rilasciata al paziente che
tiene conto dei margini di sicurezza sulla dose erogabile attorno al tumore. Minori sono i
margini di sicurezza e più efficace è il trattamento.

1.1.3 Scattering multiplo Coulombiano

Un effetto secondario ma non trascurabile è l’interazione coulombiana tra la particella pro-
iettile carica che attraversa un materiale con i nuclei del bersaglio. La deviazione dalla
traiettoria dovuta allo scattering multiplo provoca l’allargamento laterale del fascio che
può essere problematico nel caso in cui siano presenti organi a rischio (OAR) in prossimità.

La larghezza del fascio dipende dalla profondità attraversata, dal mezzo, dalle caratte-
ristiche delle particelle e dall’energia del fascio. Tuttavia è bene ricordare che la deflessione
laterale dei fasci di protoni può essere sfruttata a proprio vantaggio: questo effetto infatti è
utilizzato nei piani di trattamento per assicurare una copertura completa del tumore [14].

In Fig. 1.8 sono mostrati gli allargamenti laterali per fasci di protoni e ioni carbonio.
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Figura 1.8: Allargamento laterale per fasci di protoni e ioni carbonio in acqua in funzione
del livello di penetrazione raggiunto. [15].

Come si nota dalla Fig. 1.8 è evidente come la dispersione laterale per gli ioni carbonio
sia minore rispetto a quella dei protoni e questo aspetto è particolarmente rilevante in
clinica nel caso in cui siano presenti degli organi a rischio da salvaguardare.

1.1.4 Frammentazione nucleare

Le particelle utilizzate in adroterapia hanno energia dell’ordine delle centinaia di MeV,
questo implica che nelle collisioni può essere oltrepassata la barriera coulombiana dei nu-
clei, dando luogo a reazioni nucleari che portano alla frammentazione degli stessi. Il ri-
sultato di queste reazioni nucleari è la produzione di prodotti secondari quali neutroni,
protoni o ioni leggeri con un ampio spettro angolare di emissione.

Nel caso di fasci di protoni può avvenire solo la frammentazione del bersaglio, mentre
per fasci di ioni leggeri sia il bersaglio che il proiettile possono frammentarsi. I frammenti
possono poi propagarsi oltre il BP del fascio primario formando una coda nella curva di
rilascio della dose, come mostrato in Fig.1.9. L’effetto è tanto maggiore quanto più elevata è
la massa dello ione del fascio, questo preclude dall’utilizzo clinico ioni con massa maggiore
di 16O.
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Figura 1.9: Curva di Bragg per ioni di 20Ne 670 MeV/u in acqua. Nel grafico sono mostrati,
oltre alla curva di Bragg complessiva (nero), i contributi al rilascio di dose da parte di
particelle del fascio primario (rosso), frammenti secondari (blu) e terziari (verde) [15].

Il processo di frammentazione nucleare può essere descritto dal modello abrasione -
ablazione, riportato schematicamente in Fig.1.10.

In una prima fase detta abrasione il proiettile e il nucleo target si sovrappongono e i ri-
spettivi nucleoni interagiscono. Nella fase successiva detta ablazione, i nucleoni coinvolti
nell’interazione vengono dispersi e i frammenti del proiettile e del target sono soggetti a
diseccitazione che può avvenire tramite emissione di neutroni, protoni, fotoni o per fissio-
ne. La fase di abrasione avviene più velocemente rispetto alla fase di ablazione e i tempi
caratteristici sono rispettivamente 10−23 − 10−21 s e 10−21 − 10−16 s

Figura 1.10: Illustrazione del modello abrasione-ablazione [15].

1.2 Effetti biologici delle radiazioni

Le quantità fondamentali della radiobiologia, come il Linear Energy Transfer (LET) e la
Relative Biological Effectiveness (RBE) verranno introdotti in questa sezione. Dato che di-
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versi tipi di radiazione, a parità di dose depositata, provocano un diverso danno biologico,
è necessario approfondire l’argomento per capire quale radiazione sia la scelta migliore e
in quali casistiche [16].

1.2.1 Linear Energy Transfer

Come prima anticipato una delle grandezze radiobiologiche fondamentali è il Linear Ener-
gy Transfer (LET) definito nell’equazione 1.7.

LET∆ = −dE∆

dx
(1.7)

Il LET è l’energia media impartita localmente alla materia per unità di lunghezza ed è
espresso in keV/µm. Con il termine localmente viene inteso nelle vicinanze della traccia
primaria e viene esclusa così la deposizione di energia degli elettroni secondari più energe-
tici, i raggi δ. ∆ è proprio l’energia di soglia degli elettroni oltre la quale non vengono più
considerati. La densità di ionizzazione è strettamente correlata con il danno biologico e au-
menta con il numero atomico della particella proiettile, quindi, il LET di uno ione leggero
è maggiore del LET di un protone come mostrato in Fig. 1.11.

Figura 1.11: Struttura della traccia rilasciata da protoni e ioni carbonio in scala nanometrica
a confronto con una rappresentazione schematica del DNA[17].

1.2.2 Danno biologico

Sono molteplici i danni che una radiazione ionizzante può provocare alle cellule. Il dan-
no può essere causato direttamente dalla radiazione o dai radicali liberi prodotti dalla sua
interazione con l’acqua o altre molecole. La radiazione sparsamente ionizzante (a basso
LET) produce prevalentemente danno indiretto, quella ad alto LET produce maggiormen-
te danno diretto data la vicinanza tra i radicali prodotti che tendono a ricombinarsi. Il
target principale è il DNA per diversi motivi uno tra i quali è il depositario del genoma che
è unico e se risulta danneggiato può avere gravi conseguenze sulla capacità proliferativa
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delle cellule. [18]

Il danno al DNA non è sempre letale per la cellula. Per esempio per una rottura di una
singola elica della sua struttura, vi sono diversi meccanismi di riparazione che permettono
la sopravvivenza. Al contrario, la rottura di entrambe le eliche è generalmente letale. Dato
che la distanza tra le due eliche è dell’ordine del nanometro, significa che per avere la rottu-
ra di entrambe è necessaria una simile distanza tra due deposizioni di energia consecutive.
Questa è la densità di ionizzazione tipica di una particella ad alto LET che quindi risulta
essere maggiormente efficace nel produrre danno letale a parità di dose depositata.

Oltre alle rotture delle eliche, vi sono altre tipologie di danno che pur non essendo
letali possono avere conseguenze a lungo termine [19]. I principali danni al DNA sono
schematizzati in Fig. 1.12.

Figura 1.12: Tipologia di danno al DNA tramite interazione con IR [5].

1.2.3 Efficacia Biologica Relativa

Diverse tipologie di radiazione producono un diverso danno biologico, a parità di dose.
Per esprimere l’efficacia della radiazione nel produrre danno biologico è stata introdotta
l’efficacia biologica relativa (RBE). RBE è il rapporto tra la dose di una radiazione di rife-
rimento (X con energia di 250 kV) e la dose della radiazione in questione per produrre lo
stesso effetto biologico.

RBEiso =
Dre f

Dion
(1.8)

E’ necessario prestare attenzione al fatto che l’RBE dipende anche dal livello di effetto:
se la radiazione in studio è ad alto LET, a basse dosi l’RBE sarà maggiore in quanto la
radiazione di riferimento a basso LET è meno efficace. Sperimentalmente l’RBE può essere
misurato irraggiando una coltura cellulare e misurando la frazione di cellule che hanno
preservato la capacità proliferativa e che quindi possono essere considerate sopravvissute.
Per descrivere l’andamento della sopravvivenza in funzione della dose risulta attendibile
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il modello lineare quadratico:

S(D) = e(−αD−βD2) (1.9)

D è la dose assorbita, mentre α e β sono parametri empirici che hanno un utilizzo pratico
anche nei trattamenti radioterapici frazionati.

In Fig.1.13 viene rappresentato il metodo di determinazione dell’RBE a partire dalle
curve di sopravvivenza per irraggiamento con fasci di X e ioni pesanti. Il danno biologico
di riferimento è stato fissato alle soglie di 10% e 1% di sopravvivenza cellulare.

Figura 1.13: Curve di sopravvivenza per fotoni (blu) e ioni (rosso). Determinazione del-
l’RBE per ioni pesanti con soglia di sopravvivenza al 10% e 1% come danno biologico di
riferimento. [15]

Per esempio, una possibile definizione dell’ RBE presentato in figura 1.13, potrebbe
essere:

RBES10% =
Dgamma

Dion
(1.10)

Inoltre, come mostrato in Fig.1.14, l’RBE aumenta con il LET e presenta un massimo
per valori di LET compresi tra i 100-150 keV/µm. La decrescita per valori superiori di
LET è dovuta all’overkilling per cui diminuisce l’efficacia della radiazione in quanto parte
dell’energia depositata viene sprecata. Inoltre l’RBE è un parametro che dipende sia da
fattori fisici (tipo di particelle, dose, LET) che biologici (tipologia di tessuto, fase del ciclo
cellulare e livello di ossigenazione), se ne deduce che il valore può risultare differente in
ogni punto del volume tumorale da trattare. Assumendo come radiazione di riferimento
raggi X da 250 kV, ai protoni viene assegnato un RBE pari a 1.1, mentre per gli ioni Carbonio
l’RBE varia tra 2 e 3 [20]. Quindi per l’adroterapia l’RBE sarà maggiore nelle vicinanze del
picco di Bragg rispetto alla regione di plateau e durante il planning del trattamento sarà
necessario porre particolare attenzione al fine di sfruttare al meglio la maggiore efficacia
biologica.
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Figura 1.14: Andamento dell’ RBE in funzione del LET per diverse particelle: protoni,
nuclei di Helio e Neon

1.2.4 Processi Biologici e Oxygen Enhancement Ratio

Come detto nella sezione precedente, il danno arrecato dalle particelle dipende anche da
fattori biologici, un esempio è la variazione della radiosensibilità cellulare a seconda della
fase del ciclo in cui la cellula si trova. Esistono fasi del ciclo cellulare, come la mitosi, in cui
la cellula è maggiormente sensibile e fasi, come la sintesi, in cui la cellula è più resistente.
Per studiare la variabilità della radiosensibilità in funzione della fase cellulare si possono
utilizzare le tecniche di sincronizzazione.

Un altro aspetto che influenza la radiosensibilità cellulare è la presenza o meno di os-
sigeno. L’ossigeno è indispensabile per la crescita di un tumore, tuttavia i vasi sanguigni
creati per ossigenare il tumore sono meno efficienti di quelli presenti nei tessuti sani: ciò
implica la presenza di regioni con scarsità di ossigeno e le cellule ipossiche appartenenti a
tali regioni risultano più resistenti alla terapia. Il paramentro che quantifica la dipendenza
dalla presenza dell’ossigeno è l’Oxygen Enhancement Ratio (OER) definito da [15]:

OER =
DIpossico

DAerobico
(1.11)

dove DIpossico e DAerobico sono le dosi necessarie per provocare uno stesso livello di danno
rispettivamente in situazioni di carenza e normale concentrazione di ossigeno. Tipicamente
il valore di OER è tra 2 e 3 per radiazioni a basso LET, mentre è di poco significato per
radiazioni ad alto LET quali ioni e protoni che arrecano cluster di lesioni dirette al DNA
senza ricorrere ai radicali liberi [21].
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1.3 Piano di Trattamento e monitoraggio inter-frazione

L’alta selettività della distribuzione della dose in adroterapia è molto sensibile alle varia-
zioni di range delle particelle. Infatti la deposizione di dose in corrispondenza del picco di
Bragg è efficiente se questa coincide spazialmente con il volume tumorale da trattare. Se vi
sono dei cambiamenti anatomici o del volume tumorale stesso tra due frazioni successive
del trattamento, varia la tipologia e lo spessore di tessuto attraversato, e di conseguenza,
varia il range delle particelle. Tale variazione potrebbe far sì che la massima deposizione
di dose avvenga anche in corrispondenza di un tessuto sano e non essere più localizzata
esclusivamente sul tumore, portando anche ad un sotto dosaggio del tessuto tumorale. Per
questo motivo, ai fini della buona riuscita del trattamento, è di fondamentale importanza
il monitoraggio della distribuzione di dose rilasciata al paziente. Per la radioterapia con-
venzionale è possibile monitorare il fascio primario di raggi X misurando l’intensità e la
direzione della frazione di fotoni attenuati uscenti dal paziente, ma ciò non è applicabile
nel caso della particle therapy perché non si ha fuoriuscita di particelle del fascio dal pa-
ziente [2]. Negli attuali trial clinici viene acquisita una CT del paziente diversi giorni prima
dell’inizio del trattamento che costituisce l’input del TPS (Treatment Planning System)[22].
I TPS sono strumenti software che permettono al fisico medico di pianificare il trattamen-
to con le particelle rispettando le prescrizioni dell’oncologo. Nella pianificazione, date le
numerose fonti di incertezza come gli artefatti riconducibili al movimento degli organi o
al movimento della respirazione, errori nella conversione dalla mappa degli Stopping Po-
wer alle HU (Hounsfield Units) delle CT o all’incorretto posizionamento del paziente, il
TPS applica dei margini di sicurezza (ordine dei mm) per assicurarsi di evitare un sottodo-
saggio alla regione tumorale e la salvaguardia degli organi a rischio presenti nel distretto
anatomico da trattare [23]. Per sfruttare al meglio la particle therapy è necessario ridurre
i margini di sicurezza, ma per fare questo sarebbe necessario un monitoraggio online del
trattamento che fornirebbe un controllo diretto sulla dose erogata durante le sedute, con la
possibilità, in caso di errori, di interromperlo ed effettuare una ripianificazione.

L’erogazione del trattamento è frazionata in diverse sedute in modo da favorire la ripo-
polazione delle cellule dei tessuti sani e la riossigenazione dei tessuti tumorali. Tra sedute
successive del trattamento, ci possono essere eventuali modifiche morfologiche del tessuto
da trattare. Se una tale modifica durante il trattamento stesso è prevista, data la statisti-
ca dei pazienti trattati con quella specifica patologia, si prevede una CT di rivalutazione
dopo un certo numero di frazioni a seguito della quale si valuta la necessità di ripianifi-
care il trattamento o meno. Negli altri casi, ovvero dove non è statisticamente probabile
l’insorgenza di modifiche morfologiche, la CT di rivalutazione non viene effettuata e di
conseguenza non è previsto il replanning del trattamento. Questa metodologia implica che
ci possano essere casistiche in cui viene effettuata una CT a pazienti in cui non sono occorsi
cambiamenti morfologici, sottoponendoli a dose aggiuntiva inutile. Al contrario può acca-
dere che per pazienti in cui sono occorsi cambiamenti morfologici rilevanti, non previsti a
priori, non venga ripianificato il trattamento per assenza di CT di rivalutazione.

Per questi motivi, un metodo che permetta di monitorare variazioni tra frazioni suc-
cessive del trattamento è quello di un monitoraggio inter-frazione: in modo da verificare
possibili variazioni nel rilascio di dose dovuto a cambiamenti morfologici avvenuti nel pa-
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ziente fra frazioni successive. Attualmente le tecniche di range monitoring (on-line e/o
inter-frazione) proposte si basano sulla rivelazione delle particelle secondarie emesse du-
rante le reazioni nucleari del fascio con i nuclei del tessuto biologico. Tale emissione è
correlata al rilascio della dose. Il rivelatore delle particelle secondarie per essere utilizza-
to in clinica deve essere: di dimensioni adatte alla sala di trattamento, deve rispettare i
protocolli di sicurezza, non deve interferire con il fascio primario, non deve rilasciare dose
extra (come accade con l’utilizzo della CT), non deve aumentare il tempo del trattamento,
deve avere una risoluzione spaziale di qualche mm [24]. Le particelle secondarie prodotte
durante un trattamento di adroterapia sono [25]:

• Isotopi emettitori di β+: decadono emettendo un positrone che nel suo percorso si
annichila con un elettrone del mezzo in due fotoni γ back-to-back di energia pari a 511 keV,
rivelabili tramite rilevatori PET (Positron Emission Tomography) [26].

• Particelle secondarie cariche (la cui produzione è significativa solo in trattamenti ef-
fettuati con proiettili di numero atomico Z > 1): generate dai processi di frammentazione
nucleare degli ioni incidenti [27].

• Fotoni prompt prodotti nella diseccitazione dei nuclei eccitati dalle interazioni nu-
cleari con il nucleo proiettile: sono emessi in un tempo < 1 ns dall’interazione.

1.3.1 Monitoraggio del Range con i Gamma Prompt

Le reazioni nucleari del fascio adroterapico possono risultare in processi di eccitazione e
di conseguente diseccitazione dei nuclei del bersaglio (e proiettile se Z >1) per emissione
di fotoni, detti Prompt Gammas (PG). Il fenomeno avviene in tempi scala dell’ordine del
nanosecondo. Una correlazione tra lo yield, lo spettro energetico, la distribuzione spaziale
o il tempo di volo dei gamma prompt con la distribuzione spaziale della dose è in corso
di valutazione dalla comunità scientifica [28]. La produzione dei gamma prompt non è
influenzata dal wash out metabolico, come nel caso dei fotoni PET, ed è istantanea quindi
si presta bene per il range monitoring on-line. La presenza di un grande fondo di neutroni
prodotti dalle medesime interazioni è invece uno svantaggio. I fall off della distribuzione
spaziale dei gamma prompt e il fall off della curva della distribuzione di dose non sono
coincidenti, tuttavia è stata dimostrata l’esistenza di una correlazione. [29].

Lo spettro di energia dei fotoni prompt copre un intervallo compreso tra 0 MeV e
10 MeV circa ed è caratterizzato dalla presenza di picchi in corrispondenza di specifici
processi di diseccitazione, come visibile chiaramente in Fig. 1.15.
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Figura 1.15: Spettro di emissione di fotoni prompt sperimentale (nero), derivante dall’in-
terazione di un fascio di protoni 160 MeV contro un bersaglio in PMMA. In rosso e in
verde sono riportati gli spettri simulati rispettivamente con e senza considerare l’effetto di
risoluzione del detector [30].

Posizionando i rivelatori a grandi angoli (≥ 90◦) rispetto al punto di impatto del fascio
primario, dato che l’emissione dei fotoni prompt è circa isotropa [31], si riduce il fondo
rivelato di neutroni.

In Fig. 1.16 sono riportate per diverse componenti dello spettro di energia dei PG, pro-
dotti da un fascio di protoni incidente su un bersaglio di acqua, le distribuzioni spaziali. Il
fascio di protoni è caratterizzato da un range teorico di 9 cm in acqua. Il profilo di emissione
longitudinale è stato ottenuto attraverso rivelazioni successive dei PG prodotti, variando
ogni volta la posizione del detector. Nel caso in questione si nota come la componente
4.4 MeV dello spettro abbia la maggior correlazione con il picco di Bragg e di conseguenza
si mostri la più adatta per il monitoraggio del range.
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Figura 1.16: Sovrapposizione tra la curva di Bragg attesa per un fascio di protoni con ran-
ge pari a 9 cm in acqua (linea nera) e la distribuzione spaziale dei PG relativa a diverse
componenti dello spettro di energia. [32]

Nel seguente capitolo sarà descritto un metodo innovativo per il monitoraggio inter-
frazione della distribuzione di dose rilasciata al paziente in un trattamento di adrotera-
pia con protoni, basato sulla rivelazione dei fotoni prompt. Verrà fornita una descrizione
del layout e del principio di funzionamento del rivelatore e successivamente ne verranno
valutate le performances.
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Capitolo 2

Il progetto PAPRICA

PAPRICA (PAir PRoduction Imaging ChAmber ) è un rivelatore progettato per dimostrare
la fattibilità di una tecnica innovativa per il monitoraggio inter-frazione del range del fascio
di particelle in adroterapia. La tecnica proposta dal progetto PAPRICA sfrutta il meccani-
smo della produzione di coppie per rivelare e ricostruire il profilo di emissione dei fotoni
prompt. Tale spettro di emissione è correlato con il range del fascio di particelle e quindi
con la posizione del picco di Bragg (come riportato in sezione 1.3). Questa tecnica è già
utilizzata in astrofisica per l’imaging di fotoni cosmici ad alta energia, per i quali la sezione
d’urto per la produzione di coppie è elevata. In adroterapia l’utilizzo di questa tecnica è
invece innovativo e i fotoni prompt considerati sono quelli con energia superiore a 4 MeV,
essendo maggiormente correlati con la posizione del picco di Bragg. PAPRICA ricostruisce
la direzione del fotone emesso tramite la misura del quadrimomento dei leptoni prodotti.
In questa ricostruzione non viene considerata l’energia di rinculo del nucleo che partecipa
alla produzione di coppie (necessario per la conservazione della quantità di moto totale).
Questo costituisce uno dei limiti alla ricostruzione della direzione del fotone prompt e di
conseguenza alle performance ottenibili con PAPRICA.

La produzione di coppie avviene nel primo strato del rivelatore chiamato convertitore,
il cui materiale e spessore è volto ad ottimizzare il fenomeno stesso e la fuoriuscita delle
coppie prodotte. Successivamente i leptoni prodotti attraversano il tracciatore che è co-
stituito da tre piani di detector pixelato al silicio. In ogni piano, i leptoni rilasciano un
segnale che verrà utilizzato per ricostruire la direzione del momento dei leptoni mentre la
sua magnitudine verrà misurata nel calorimetro, ultimo strato del rivelatore in cui i leptoni
fermandosi, rilasciano tutta l’energia residua.

La struttura di PAPRICA è schematicamente rappresentata in Fig. 2.1 ed è composta da
tre elementi principali: il convertitore, il tracciatore e il calorimetro.
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Figura 2.1: Schema riassuntivo dei tre blocchi costitutivi di PAPRICA

Per l’applicazione in clinica ci sono diverse considerazioni da fare: la risoluzione spa-
ziale, l’adattamento all’ambiente clinico, la statistica ottenibile. Come vantaggio, PAPRICA
ricostruisce i fotoni con energia superiore ai 4 MeV, in questo modo diminuisce il fondo
dovuto a fotoni di energia minore non correlati al picco di Bragg. Inoltre non utilizza col-
limatori meccanici o informazioni sul tempo di volo e può essere integrato facilmente in
un ambiente clinico. La discriminazione tra fotoni, neutroni ed altri frammenti carichi av-
viene tramite il ricorso alla produzione di coppie, la cui topologia delle tracce permette
di discernere i fotoni dalle altre particelle. Allo stesso tempo, l’impossibilità di valutare il
rinculo del nucleo, lo scattering multiplo dei leptoni nel convertitore prima di uscire dallo
stesso ed essere rivelati e la bassa statistica di eventi ricostruiti sono i principali limiti alla
performance di questo detector.

Nella prossima sezione saranno riportati alcuni fondamenti del principio fisico della
produzione di coppie e dell’interazione elettrone e positrone con la materia. Infine sarà
approfondito il layout del rivelatore PAPRICA.

2.1 Il principio fisico

I fotoni interagiscono con la materia secondo diverse modalità tra cui la produzione di cop-
pie, meccanismo sfruttato da PAPRICA per rivelare i fotoni prompt. Questo fenomeno e le
interazioni dominanti per elettroni e positroni saranno argomento della prossima sezione.

2.1.1 Interazione fotone materia

Nel range energetico della fisica medica sono tre le principali interazioni tra i fotoni e la
materia: effetto fotoelettrico, effetto Compton e produzione di coppie.

L’effetto fotoelettrico consiste nell’emissione di un elettrone da un atomo dopo aver
assorbito l’energia di un fotone incidente. Fenomeni successivi all’espulsione e volti alla
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stabilizzazione energetica possono essere emissione di X caratteristici o elettroni Auger. E’
la tipologia di interazione predominante per un range energetico del fotone incidente tra
100 KeV e 1 MeV.

Per energie superiori il fenomeno dominante è l’effetto Compton: uno scattering tra il
fotone incidente e un elettrone con energia di legame molto inferiore all’energia del fotone
e che, per questo motivo, può essere considerato libero. Il risultato dello scattering è un
fotone degradato in energia e un elettrone scatterato.

Infine per energie del fotone superiori a 1.022 MeV, il fenomeno principale è la pro-
duzione di coppie. Un fotone interagisce con il campo di un nucleo e viene convertito in
un elettrone e positrone. La differente modalità di interazione dei fotoni con la materia
dipende dal numero atomico del materiale e dall’energia del fotone incidente.

L’andamento della sezione d’urto è rappresentato in Fig. 2.2: a basse energie ( < 0.5 MeV)
e per bersagli ad alto Z, la modalità di interazione dominante è l’effetto fotoelettrico. L’im-
portanza dello scattering Compton aumenta all’aumentare dell’energia dei fotoni, in parti-
colare per materiali a basso Z, mentre la produzione di coppie è dominante ad alte energie
(> 4 MeV). Nello specifico il processo di produzione di coppie possiede una soglia energeti-
ca intrinseca dovuta alla generazione della coppia di particelle. L’andamento della sezione
d’urto per la produzione di coppie in funzione dell’energia del fotone è rappresentato in
Fig. 2.2: ha una soglia energetica di 1 Mev, aumenta all’aumentare dell’energia a parità
del numero atomico e aumenta all’aumentare del numero atomico a parità di energia. In
questo secondo caso seguendo una legge di proporzionalità ∝ Z2.

Figura 2.2: Importanza relativa delle modalità di interazione dei fotoni con la materia in
funzione dell’energia dei fotoni e del numero atomico dei bersagli (sinistra) [33]. Anda-
mento della sezione d’urto per produzione di coppie in funzione dell’energia del fotone
incidente valutato per diversi materiali (destra).

2.1.2 Produzione di coppie

Carl Anderson scoprì i positroni nei raggi cosmici nel 1932. L’anno successivo Patrick
Blackett e Giuseppe Occhialini [34] completarono la scoperta, confermando l’esistenza di
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un’antiparticella dell’elettrone formulata da Paul Dirac qualche anno prima.
In seguito, uno schema della produzione di coppie (PP) ad opera di un fotone:

Figura 2.3: Schema del processo di PP. θ+ e θ− sono rispettivamente gli angoli formati da
e+ ed e− con la direzione del fotone incidente. Adattato da [35].

La conservazione dell’energia e della quantità di moto devono essere soddisfatte, per
cui:

pγ = p+cos(θ+) + p−cos(θ−) (2.1)

p+sin(θ+) = p−sin(θ−) (2.2)

pγ =
√︂

m2
e + p2

+ +
√︂

m2
e + p2

− (2.3)

Da quanto stabilito nelle eq. 2.1 e 2.3, segue:

p+cos(θ+) + p−cos(θ−) =
√︂

m2
e + p2

+ +
√︂

m2
e + p2

− (2.4)

Si può osservare come il termine sinistro sia maggiore del termine destro per ogni valore
reale di p. Questo significa che le leggi di conservazione possono valere solo se si conside-
ra un terzo corpo che partecipa alla reazione, al quale viene ceduto l’eccesso di energia del
fotone incidente. Tale corpo può essere un nucleo oppure un elettrone degli atomi del ber-
saglio. Tuttavia la produzione di coppie nel campo di un elettrone è trascurabile rispetto al
medesimo fenomeno che avviene nel campo del nucleo. Inoltre il nucleo è decisamente più
massivo rispetto alle particelle in gioco e la frazione di energia acquisita non ne modifica in
modo significativo la sua energia cinetica. La quantità di moto dovuta al rinculo del nucleo
è:

pN = pγ − (p+cos(θ+) + p−cos(θ−)) (2.5)

Se l’angolo di emissione dell’elettrone e del positrone sono uguali, θ+ = θ−, quindi
l’angolo tra la coppia di leptoni viene indicato con θ ≡ 2θ+ = 2θ−, le particelle verranno
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emesse con la stessa energia pari a Eγ/2 e la stessa quantità di moto (eq. 2.1 e 2.3). Il rinculo
del nucleo è dato da:

pN = pγ − 2pcos
(︃

θ

2

)︃
(2.6)

pN = Eγ − 2

√︄
E2

γ

4
− m2

e cos
(︃

θ

2

)︃
(2.7)

Da questa espressione è possibile notare come il rinculo del nucleo aumenta all’au-
mentare dell’angolo di emissione presente tra le due particelle ed è funzione decrescente
dell’energia iniziale del fotone.

Diversi studi sperimentali hanno dimostrato che la sezione d’urto per la produzione
di coppie aumenta al crescere dell’energia del fotone e del numero atomico del nucleo
coinvolto (proporzionalità con Z2 ).

Tuttavia, la dimensione finita del nucleo e l’effetto di screening degli elettroni sono dif-
ficili da valutare su un ampio range energetico dei fotoni, per cui sarebbero da considerare
dei fattori correttivi al modello della sezione d’urto appena trattato [36].

2.1.3 Interazione di elettroni e positroni con la materia

La perdita di energia di una particella carica in movimento è dovuta per la maggior parte
allo scattering multiplo con gli elettroni del mezzo e all’emissione di fotoni per bremmstra-
hlung. Le masse simili tra la particella proiettile e quella target hanno delle ripercussioni
sulla quantità di energia che può essere trasferita in un singolo urto e sulla deviazione
dalla traiettoria della particella proiettile. Entrambe le quantità aumentano se le masse tra
proiettile e target sono simili.

In seguito la perdita di energia per particelle cariche leggere dovuta allo scattering
multiplo:

−dE
dx

= 2πNar2
e mec2ρ

Z
A

1
β2

[︃
ln

(︃
m2

e c4τ2(τ + 2)
2I

)︃
+ F(τ)

]︃
(2.8)

Dove τ è l’energia cinetica della particella in unità di mec2. Per le restanti quantità si
faccia riferimento alla notazione utilizzata in eq. 1.4.

Per quanto riguarda le perdite energetiche radiative, elettrone e positrone emettono
radiazione elettromagnetica dovuta alla deviazione dalla traiettoria principale causata dal-
l’interazione con un nucleo target.

Il contributo dovuto alla perdita energetica collisionale equivale approssimativamente
al contributo dovuto alla perdita radiativa per un valore di energia pari a [37]:

(Ek)crit ≈ 800MeV/Z (2.9)

Per le energie di interesse per il progetto PAPRICA (Eke+−e− <8 MeV), il fenomeno di
bremmstrahlung gioca un ruolo non rilevante.
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Figura 2.4: Stopping power massico collisionale (linea grassetto) e radiativo (linea sem-
plice) per elettroni in funzione dell’energia delle particelle proiettile valutato per diversi
assorbitori [38].

2.2 I componenti del rivelatore

In questa sezione verrano dettagliati i vari compomenti del rivelatore PAPRICA il cui
schema è riportato in figura 2.1.

2.2.1 Convertitore

Il primo step per la rivelazione dei fotoni prompt avviene nel convertitore: uno strato di
materiale ad alto Z volto a massimizzare la sezione d’urto per PP con cui il fotone incidente
interagisce. Lo spessore dello strato è un compromesso tra massimizzare la produzione di
coppie, minimizzare l’interazione tra elettrone e positrone e il materiale stesso e massimiz-
zare il numero di coppie prodotte uscenti dal convertitore. L’interazione delle particelle
è principalmente dovuta a scattering multiplo, fenomeno che altera la loro traiettoria ren-
dendo più difficoltosa la ricostruzione successiva del punto di emissione del fotone. Inoltre
l’interazione comporta anche una perdita di energia e nel peggiore dei casi l’assorbimento
della particella.

Un’altra considerazione riguarda il vantaggio di avere un convertitore attivo per il qua-
le si può settare un trigger di acquisizione in caso di coincidenza temporale tra il segnale
nel convertitore e nel calorimetro.

In definitiva il blocco del convertitore è costituito da 133 fibre di cristallo scintillante
LYSO (Ortosilicato di Lutezio ed Ittrio drogato al Cerio, Z = 66) ricoperte di materiale ri-
flettente (EJ-510) delle dimensioni di 1.5 × 1.5 × 50 mm3 ciascuna, per una superficie totale
di 5 × 19.5 cm2 per 1.5 mm di spessore.
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2.2.2 Tracciatore

Le coppie che fuoriescono dal convertitore attraversano successivamente il tracciatore co-
stituito da tre piani in silicio pixelati finalizzati alla ricostruzione delle tracce delle particel-
le e alla successiva ricostruzione del vertice di produzione. Il tracciatore deve soddisfare
diversi requisiti come minimizzare lo spessore di materiale attraversato dai leptoni per
diminuire l’effetto dovuto al multiple scattering. Il blocco dei piani di tracciatore di PA-
PRICA si basa sull’utilizzo di sensori ALPIDE (ALice PIxel DEtector) [39] di dimensioni
15 x 30 mm2 con un array di 512 x 1024 pixels di 27 x 29 µ2m. I chip di ALPIDE sono for-
mati da MAPS (Monolithic Active Pixel Sensor) realizzati con tecnologia CMOS sviluppati
dalla collaborazione ALICE del CERN. Ogni piano del tracciatore, chiamato HIC (Hybrid
Integrated Circuit) è una matrice di 7 x 2 ALPIDEs per una superficie totale di 21 x 3 cm2.
La distanza inter piano è stata ottimizzata e impostata al minimo valore di 2 cm corrispon-
dente ai limiti geometrici e fisici imposti dagli elementi meccanici ed elettronici dei piani
di ALPIDE [40].

Diversi test effettuati con fasci di protoni hanno dimostrato per ALPIDE un’efficienza
di tracking superiore al 99%, un rateo di false rivelazioni inferiore a 10−6 eventi per pixel
e una risoluzione spaziale di ≃ 5 µm. ALPIDE è la tecnologia allo stato dell’arte per il
tracciamento delle particelle cariche e soddisfa ampiamente le richieste di PAPRICA. Infat-
ti la risoluzione spaziale ottenibile dal tracciatore è maggiore della risoluzione intrinseca
ottenibile per la ricostruzione del punto di emissione del fotone, limitata dal rinculo del
nucleo e dallo scattering multiplo nel convertitore. Questi due termini contribuiscono alla
risoluzione angolare del fotone ricostruito riportato nella sezione 3.5

2.2.3 Calorimetro

L’ultima sezione del rivelatore PAPRICA è il calorimetro, volto alla misura del momento
di elettrone e positrone e al settaggio del trigger di acquisizione. Il calorimetro deve essere
pixelato per rivelare separatamente elettrone e positrone, deve avere una buona risoluzione
energetica e deve minimizzare il numero di particelle che che hanno subito backscattering
dalla sua superficie. Infatti le particelle backscatterate cedono solo una frazione di energia
al calorimetro per poi eventualmente riattraversare gli ALPIDE incrementando il fondo. La
scelta di utilizzare un materiale plastico (basso Z) per il calorimetro deriva proprio dalla
necessità di minimizzare l’effetto di backscattering.

Lo scintillatore utilizzato (EJ-200) [41] è suddiviso in 256 unità organizzate in una matri-
ce di 32× 8 pixels per una superficie totale di 19.2× 4.8 cm2. La dimensione del pixel (6 mm
x 6 mm) è un parametro da ottimizzare per assicurare la separazione dei segnali dovuti a
elettrone e positrone. Lo spessore del calorimetro di 5 cm permette di assorbire le coppie
e+ - e−: il singolo leptone avrà al massimo un’energia pari a 8 MeV. Questa configurazione
del calorimetro permette di intercettare un numero > 98% delle coppie che attraversano
i tre piani di tracciatori. Come per le fibre del convertitore, per evitare il cross-talk, ogni
unità è stata rivestita con materiale riflettente (EJ-510).
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Capitolo 3

Simulazione Monte Carlo

In questo lavoro di tesi è stata studiata la possibilità di utilizzare il rivelatore PAPRICA per
il monitoraggio inter-frazione di un trattamento di protonterapia. E’ stato possibile studia-
re il caso di un paziente affetto da un carcinoma adenoido-cistico trattato con protoni al
CNAO nel 2019, durante il trial clinico di INSIDE (INnovative Solution for In-beam Do-
simEtry in hadrontherapy) [42]. Il piano di trattamento prevedeva 35 frazioni di 2 GyE/-
frazione, erogate con 5 frazioni a settimana per un totale di 70 GyE [43]. Per costruire il
trattamento è stata acquisita una CT del paziente, detta CT di pianificazione, mentre una
CT di controllo era prevista dopo 20 frazioni del trattamento. Le teste PET di INSIDE
avevano osservato su questo paziente, denominato PZ6, una variazione morfologica, con-
fermata dalla CT di controllo eseguita a metà trattamento [43].

In questo studio, per verificare la fattibilità di PAPRICA nell’individuare variazioni
morfologiche inter-frazione, è stato simulato il piano di trattamento con protoni inviato
sul PZ6, prima sulla CT di pianificazione, poi sulla CT di controllo, con lo scopo di osser-
vare, o meno, differenze fra le distribuzioni di emissione dei gamma prompt ricostruiti con
il rivelatore PAPRICA.

In questa sezione verrà introdotta la geometria della simulazione FLUKA sviluppa-
ta e saranno riportati i risultati su efficienza e risoluzione di PAPRICA. Infine sarà pre-
sentato l’algoritmo di ricostruzione delle tracce dei leptoni utilizzato per ricostruire la
distribuzione di emissione dei gamma prompt.

3.1 FLUKA

La capacità di descrivere l’interazione delle particelle con la materia è un presupposto fon-
damentale per lo studio di un piano di trattamento. I codici Monte Carlo sono algoritmi
che riproducono una serie di realizzazioni possibili del fenomeno in studio e nel corso de-
gli anni sono stati sviluppati diversi programmi per ottenere simulazioni realistiche di un
esprimento. Queste simulazioni vengono utilizzate in un’enorme varietà di campi, tra cui
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quello della fisica medica. Infatti, in ogni fase del trattamento, una buona simulazione dei
processi di interazione e di trasporto della radiazione sono un presupposto fondamentale.

Da una collaborazione tra l’European Organization for Nuclear Research (CERN) e l’I-
stituto Nazionale di Fisica Nucleare (INFN) è nato FLUKA [44]. FLUKA è un codice Monte
Carlo per la simulazione dell’interazione radiazione-materia e trova un utilizzo in esperi-
menti attinenti alla fisica medica, lo studio di raggi cosmici, la dosimetria e la radiobiologia.
FLUKA si basa su modelli microscopici testati che preservano le correlazioni tra le diverse
particelle in modo realistico e questo permette di fornire delle previsioni qualora non fos-
sero disponibili dei risultati sperimentali. Per seguire i diversi step della simulazione, sono
stati sviluppati dei codici ad hoc basati su FLUKA, in quanto i modelli sono integrati e non
modificabili. Inoltre è uno strumento efficace anche per la sua capacità di gestire geometrie
complesse. Infatti l’interfaccia grafica Flair permette di visualizzare la situazione geome-
trica e i parametri di interesse.

Per ogni evento studiato, l’output di FLUKA è stato personalizzato e diviso in blocchi.
Il primo riguarda le informazioni sul passaggio della particella tra due regioni distinte
della geometria della simulazione. Un secondo blocco riguarda le informazioni fisiche
della singola particella in questione. Mentre l’ultimo blocco riguarda i rilasci di energia nei
diversi elementi del rivelatore. L’output di FLUKA fornisce anche delle informazioni che
non sarebbero accessibili a livello sperimentale. Queste informazioni però, possono essere
utili soprattutto in una fase preliminare dello studio in cui si valutano l’attendibilità dei
risultati e le prestazioni del rivelatore stesso.

3.2 Geometria della simulazione

Per utilizzare PAPRICA in ambito clinico sono stati disposti quattro moduli analoghi e
adiacenti. Questo per permettere una copertura angolare sufficiente per rivelare un nume-
ro di fotoni prompt che permetta una ricostruzione attendibile dello spettro di emissione.
In questa geometria, l’angolo solido coperto dai quattro rivelatori è ∼ 1 sr.

I fasci di protoni del trattamento sono diretti lungo l’asse z, perpendicolare alla su-
perficie dei detectors. I detectors sono posizionati a 90◦ sopra al paziente, a una distan-
za di 20 cm dall’isocentro (0,0,0), adatta per l’implementazione di PAPRICA nella sala di
trattamento. Nella figura 3.1 è rappresentata la visualizzazione della geometria tramite il
software Flair.
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Figura 3.1: La geometria della situazione clinica. Sinistra: vista laterale. Destra: vista
dall’alto.

3.3 I dati del CNAO

Il CNAO ha messo a disposizione due CT di un paziente oncologico affetto da un carcino-
ma adenoido cistico trattato durante il trial clinico di INSIDE. Questo paziente, denominato
paziente 6 (PZ6), ha mostrato una variazione morfologica durante il trattamento di proton-
terapia. La prima CT è stata effettuata per la pianificazione del trattamento, la seconda CT
di controllo è stata effettuata dopo 20 frazioni del trattamento, mostrando una regressione
delle dimensioni della lesione neoplastica. Tale variazione morfologica è stata osservata
anche dai rivelatori di fotoni PET di INSIDE [43]. Una tale risposta alla terapia del tumore
è alla base dell’idea del monitoraggio inter-frazione: osservare tramite prodotti secondari
del trattamento una variazione morfologica, genera la possibilità di eseguire o meno una
CT di controllo per controllare ed eventualmente ripianificare il trattamento, non su base
statistica, ma valutando ogni paziente.

In figura 3.2 è rappresentata una slice delle due CT, nelle tre viste geometriche, in cui
risulta evidente la variazione morfologica: si può osservare a occhio uno svuotamento
della cavità nasale fra la prima CT di pianificazione (in alto) e la seconda CT di controllo
(in basso). L’area definita dal contorno verde è la zona tumorale trattata.
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Figura 3.2: Le tre viste geometriche di una slice delle due CT: sopra la CT a inizio tratta-
mento, sotto la CT di controllo. In verde sono evidenziate le regioni del target clinico. La
freccia rossa indica la zona interessata dalla variazione morfologica.

Nello studio eseguito in questo lavoro di tesi verrà valutata la capacità di PAPRICA di
osservare i cambiamenti morfologici presenti nelle due CT. Per l’analisi sono stati simulati
i fasci di protoni realmente utilizzati dalla macchina che ha erogato il trattamento, in ter-
mini di energia, coordinate spaziali, numero di particelle per fascio e le due CT sono state
posizionate in corrispondenza della posizione vera del paziente durante il trattamento. Il
trattamento prevedeva l’utilizzo di due campi: in questo lavoro di tesi solo uno dei due
campi è stato studiato.

3.4 Efficienza

In questa sezione vengono riportate tre tipologie di efficienza del rivelatore PAPRICA in-
teso come singolo modulo. La geometria del singolo modulo, in termini di spessore e
materiale del convertitore, di distanza tra i piani del tracciatore, è già stata ottimizzata in
studi precedenti [40]. Per valutare le efficienze è stata utilizzata una simulazione priva di
un trigger di scrittura dei dati nell’output della simulazione: tutti gli eventi simulati sono
stati registrati.

Per valutare l’efficienza di conversione del piano convertitore del rivelatore PAPRICA
(ϵprod) è stato definito il rapporto tra il numero di coppie prodotte nel convertitore e il nu-
mero di fotoni incidenti sulla facciata del rivelatore. Il convertitore utilizzato per lo studio
è costituito da uno strato di LYSO (ortosilicato di lutezio-ittrio) con spessore uniforme pari
a 1.5 mm (vedi sezione 2.2.1).
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ϵpro =
coppie prodotte nel conv

numero di gamma incidenti ∼ 10−1

Per valutare invece l’efficienza di attraversamento del convertitore, ϵcross, è necessario
considerare quante delle coppie prodotte nel convertitore escano da quest’ultimo rispetto
al numero delle coppie prodotte. Il prodotto tra ϵpro e ϵcross è l’efficienza di conversione dei
fotoni ϵconv, che indica quante coppie di elettrone e positrone possono essere rivelate oltre
il convertitore.

ϵconv = coppie uscenti dal conv
numero di gamma incidenti ∼ 5 × 10−2

Sia il materiale del convertitore, che ha delle implicazioni sul numero di coppie prodot-
te, sia il suo spessore, che ha delle conseguenze sulla frazione delle coppie che fuoriescono
sono già stati ottimizzati in uno studio precedente [40].

La qualità del funzionamento di PAPRICA dipende dal numero di coppie prodotte, da
quante di queste riescono ad attraversare il convertitore e successivamente i piani del trac-
ciatore e da quanta energia rilasciano nel calorimetro.
Per valutare l’efficienza di arrivo al calorimetro, ϵcalo, è necessario considerare quante delle
coppie prodotte nel convertitore arrivino al calorimetro rispetto al numero dei fotoni inci-
denti sul convertitore.

ϵcalo =
coppie arrivate al calo

numero di gamma incidenti ∼ 2 × 10−3

3.5 Risoluzione Angolare

In questo paragrafo è riportato lo studio della risoluzione angolare ad ogni step della ri-
costruzione. In questo modo sarà possibile fare delle considerazioni riguardo a quale pas-
saggio della catena di ricostruzione condizioni maggiormente la risoluzione angolare del
rivelatore. Per fare queste considerazioni sarà necessario accedere agli output di FLUKA
che forniscono i valori veri delle variabili generate.

3.5.1 Produzione di coppie

Dalla misura del momento di elettrone e positrone all’istante di produzione, è possibile
valutare il momento del fotone prompt secondo l’equazione 3.1:

ppro
gamma = ppro

e(−)
+ ppro

e(+)
(3.1)

Per la conservazione del momento, questa stima è discrepante dal valore atteso in quan-
to in 3.1 è trascurata una percentuale di energia che viene trasmessa dal fotone al nucleo
target, sottoforma di energia di rinculo. L’angolo ∆θ presente tra la direzione del momento
ricostruito del fotone ppro

gamma e il valore del momento atteso ptrue
gamma definisce la risoluzione

36



angolare intrinseca del processo di produzione di coppie.
L’angolo medio della distribuzione risulta:

< ∆θ >∼ 3◦ (3.2)

Il rinculo del nucleo è una quantità che decresce all’aumentare dell’energia di elettrone e
positrone, quindi all’aumentare dell’energia del fotone incidente.

3.5.2 Crossing del convertitore

Il momento del fotone può essere ricostruito anche dai momenti dei leptoni una volta usciti
dal convertitore, in questo modo viene considerato un ulteriore fattore che va ad inficiare
la risoluzione angolare: lo scattering multiplo dei leptoni dentro il convertitore.

pconv
gamma = pconv

e(−)
+ pconv

e(+)

L’angolo ∆θ tra la direzione di pconv
gamma e il ptrue

gamma fornisce la risoluzione angolare pren-
dendo in considerazione sia il rinculo del nucleo che lo scattering multiplo delle particelle
nel convertitore.

L’angolo medio della distribuzione corrisponde a:

< ∆θ >∼ 13◦ (3.3)

Per considerare separatamente il termine dovuto allo scattering multiplo, è possibile va-
lutare l’angolo ∆θ tra la direzione di pconv

gamma e di ppro
gamma. Tra questi due fattori, il contributo

principale alla degradazione della risoluzione angolare è dato dallo scattering multiplo dei
leptoni entro il convertitore.

3.5.3 Crossing del tracciatore

Quando le particelle attraversano i tre piani del tracciatore e arrivano al calorimetro, sono
soggette a scattering multiplo. Per valutare quanto lo scattering multiplo delle particelle
nel tracciatore abbia delle conseguenze sulla risoluzione angolare, viene valutato l’angolo
tra pconv

gamma e la direzione del fotone ricostruita con i momenti dei leptoni valutati dopo il
primo HIC:

pHIC
gamma = pHIC

e(−)
+ pHIC

e(+)

L’angolo tra pHIC
gamma e pconv

gamma considera il termine di scattering multiplo subito dalla
particella nell’attraversare il primo piano del tracciatore e fornisce il contributo di questo
termine alla degradazione della risoluzione angolare.

L’angolo medio della distribuzione corrisponde a:

< ∆θ >∼ 3◦ (3.4)
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Da uno studio precedente della risoluzione angolare ai tre diversi livelli di ricostruzione
(produzione, attraversamento del convertitore e attraversamento di un piano del tracciato-
re) [40], è stato dedotto che i segnali con la migliore risoluzione angolare corrispondono alle
coppie di elettrone e positrone maggiormente collimate (angolo fra i leptoni θe+−e− < 10◦).

Il termine di degradazione dovuto al multiple scattering nel tracciatore è confrontabi-
le con il termine dovuto al rinculo del nucleo. E’ evidente come il termine che influisce
maggiormente alla perdita di risoluzione è il multiple scattering nel convertitore.

3.6 Algoritmo di ricostruzione

In questa sezione è presentato l’algoritmo di ricostruzione delle tracce di PAPRICA. e poi
tutta la parte che ti ho sottolineato in giallo dopo. I risultati delle sezioni precedenti sono
stati ottenuti accedendo alle verità Monte Carlo del codice di simulazione FLUKA. Dato
che a livello sperimentale, queste variabili non sono accessibili, è possibile ricorrere agli
output di FLUKA equivalenti a quelli sperimentali e sviluppati tramite appropriate rou-
tines. Per la ricostruzione delle tracce delle particelle è necessario definire la quantità hit:
il rilascio di energia da parte di una particella o più particelle in una regione attiva del
rivelatore.

3.6.1 Ricostruzione del vertice

Per ricostruire il punto di emissione del fotone è necessario ricostruire la posizione del
vertice in cui il fotone ha subito produzione di coppie. Se si considerano le traiettorie
dei leptoni idealmente rettilinee, il vertice di produzione dovrebbe corrispondere alla loro
intersezione. Tuttavia effetti come lo scattering multiplo nel convertitore modificano le tra-
iettorie ideali e il punto di intersezione potrebbe non esistere e deve essere necessariamente
ricostruito. Il metodo del Point Of Closest Approach (POCA) fornisce una buona appros-
simazione della posizione del vertice. Il punto di minimo approccio viene calcolato come
punto medio della distanza di minimo approccio (Distance Of Closest Approach, DOCA)
tra le due tracce dei leptoni.

In figura 3.3, è illustrato il metodo del Point Of Closest Approach.
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Figura 3.3: Illustrazione del metodo del Point Of Closest Approach. Le traiettorie dei
leptoni sono rispettivamente v1 e v2, mentre ∆rmin corrisponde alla Distance Of Closest
Approach (DOCA), il cui punto medio è il POCA.

Nel caso in studio, il metodo POCA viene applicato tra le direzioni dei momenti dei
due leptoni calcolati come direzione della retta fra i punti di interazione (hits) dei leptoni
sul primo e sul secondo HIC e proiettati dal primo HIC verso il convertitore.

Per ricostruire le tracce dei leptoni viene utilizzato un algoritmo combinatorio che con-
sidera gli hit nei piani di ALPIDE. Gli hit adiacenti presenti nello stesso piano vengono
raggruppati in clusters e la loro media aritmetica determina la posizione del passaggio
attraverso il piano considerato [40].

Figura 3.4: Schema pittorico dell’assegnazione dei clusters alla traccia corrispondente nel-
l’algoritmo di ricostruzione del vertice. I piani di MAPS sono rappresentati in grigio chiaro,
mentre i clusters in grigio scuro. I clusters c1 c2 e c3 appartengono alla prima traccia, t1. I
segmenti che congiungono c1 con c2 e c2 con c3 sono rispettivamente indicati come a e b.
Sono inoltre riportati gli angoli θt1

ab e θt2
ab per le tracce t1 e t2.

Successivamente l’algoritmo ricostruisce le tracce considerando tutte le combinazioni
di tre clusters (uno per piano). Viene valutato l’angolo θt1

ab tra i segmenti a e b che uniscono
i clusters del primo e del secondo HIC e del secondo e terzo HIC, come mostrato in fig 3.4,
per scegliere la traccia più plausibile, ovvero quella che minimizza tale angolo. Una volta
ottenute le direzioni delle due tracce candidate, che non hanno clusters in comune, viene
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stimata la posizione del vertice tramite il metodo POCA [45]. L’efficienza dell’algoritmo di
ricostruzione delle tracce è approssimativamente del ≈ 90%. Il valore è stato stimato dal
rapporto tra il numero di tracce ricostruite correttamente e il numero di tracce totali [40].

Una volta scelte due tracce in ALPIDE, uno o più pixels del calorimetro saranno attiva-
ti e la misura dell’energia rilasciata verrà associata al momento delle particelle necessario
per ricostruire la direzione del fotone. Per assegnare una data perdita di energia nel calori-
metro ad una particolare particella, viene considerata la misura della barra scintillante del
calorimetro più vicina alla proiezione della traccia estrapolata sullo stesso, entro un raggio
di 2.5 cm. A tale energia viene applicata la risoluzione in energia del calorimetro pari a
∼ 5%, definita in studi precedenti. Per considerare un evento valido, è stato definito un
trigger di acquisizione per cui: almeno una barra del calorimetro deve aver registrato una
deposizione di energia superiore a 400 KeV e ogni piano del tracciatore deve aver registrato
due rilasci di energia.

3.6.2 Ricostruzione della sorgente

La ricostruzione della sorgente avviene tramite le informazioni direzionali ricavate dagli
hit in ALPIDE necessarie per la ricostruzione delle tracce e dalle informazioni energetiche
ricavate dai rilasci di energia di elettrone e positrone nel calorimetro necessarie per cal-
colare la magnitudine del momento del fotone prompt. Il metodo POCA, applicato tra la
direzione ricostruita del fotone, ottenuta dal quadrimomento di elettrone e positrone, e la
direzione del pencil beam, i cui primari hanno originato tale fotone, determina la posizione
del punto di emissione.

Per i fotoni ricostruiti da PAPRICA, sono rappresentati in figura 3.5 le distribuzioni di
emissione dei fotoni prompt lungo le direzioni x, y, z per i singoli moduli:
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Figura 3.5: A partire dall’alto è mostrata la ricostruzione delle coordinate x, y, z del fotone
prompt per i quattro moduli di PAPRICA.

Dalla figura 3.5 è possibile osservare come la statistica degli eventi ricostruiti sia mag-
giore per i moduli centrali (2 e 3), posizionati simmetricamente intorno all’isocentro, ov-
vero il centro del tumore trattato, all’origine della geometria della simulazione FLUKA
(sezione 3.2).
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Definendo le coordinate x, y, z del punto di emissione del fotone prompt ricostruite
da PAPRICA come xreco, yreco, zreco e le coordinate attese secondo la verità Monte Carlo
del codice FLUKA come xtrue, ytrue, ztrue, sono riportate nelle figure 3.6-3.8 le coordinate
del punto di emissione del fotone prompt ricostruite dai quattro moduli di PAPRICA e le
corrispondenti differenze tra le posizioni attese secondo la verità Monte Carlo e le posizioni
ricostruite dal rivelatore.
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Figura 3.6: Lo spettro di emissione dei fotoni prompt ricostruito dai quattro moduli lungo
la direzione x (sinistra), la differenza tra la coordinata x attesa, xtrue, secondo la verità
Monte Carlo con fit gaussiano e la coordinata x ricostruita, xreco (destra).
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Figura 3.7: Lo spettro di emissione dei fotoni prompt ricostruito dai quattro moduli lungo
la direzione y (sinistra), la differenza tra la coordinata y attesa, ytrue, secondo la verità
Monte Carlo con fit gaussiano e la coordinata y ricostruita,yreco (destra).
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Figura 3.8: Lo spettro di emissione dei fotoni prompt ricostruito dai quattro moduli lungo
la direzione z (sinistra), la differenza tra la coordinata z attesa, ztrue, secondo la verità Monte
Carlo con fit gaussiano e la coordinata z ricostruita,zreco (destra).

Le distribuzioni di ∆x-∆y sono gaussiane per cui è stato eseguito un fit: dai parametri
del fit si osserva una risoluzione pari a circa 1 cm e 3 cm rispettivamente; il valor medio del-
le distribuzioni non è centrato intorno a zero diversamente da quanto previsto. Per quanto
riguarda la distribuzione di ∆z, questa non è gaussiana quindi viene fatto riferimento al
parametro Std Dev ∼ 8 cm mentre il valore di mean risulta essere diverso da zero come
quanto osservato per le distribuzioni lungo le direzioni x e y. Il fatto che la media della
distribuzione sia diversa da zero indica la presenza di un bias di ricostruzione dovuto alla
fisica e alla geometria del rivelatore nonché alla ricostruzione stessa. Il ricorso alla tecnica
dell’unfolding, argomento del prossimo capitolo, permetterà di migliorare la ricostruzio-
ne del punto di emissione del fotone prompt riducendo tale bias. Per quanto riguarda le
risoluzioni spaziali su singolo fotone, dell’ordine del cm, non risultano compatibli con l’ap-
plicazione clinica. Per svolgere range monitoring on-line, servirebbe un’elevata statistica
di particelle ricostruite all’interno della frazione stessa, questo permetterebbe un miglio-
ramento della risoluzione dato l’andamento di quest’ultima come ∼ 1√

N
, con N pari al

numero di eventi ricostruiti. In questo studio, data la bassa statistica di eventi ricostruiti
da PAPRICA, in particolare dovuta alla limitata efficienza di conversione dei fotoni (ve-
di sezione 3.4), la scarsa risoluzione su singolo fotone non viene migliorata a sufficienza
per permettere l’applicazione di questa tecnica per il monitoraggio on-line del range. Tut-
tavia è stata esplorata la possibilità di eseguire un range monitoring inter-frazione, come
mostrato nei seguenti capitoli.
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Capitolo 4

Monitoraggio inter-frazione:
Studio Monte Carlo 1D

Come mostrato nel capitolo precedente (sezione 3.6.2), il punto di emissione del fotone
prompt rivelato mostra un bias in ricostruzione lungo le tre direzioni (x,y,z). Al fine di
correggere tale bias, è stata applicata una tecnica di unfolding degli spettri misurati. In
particolare l’unfolding è stato applicato per la coordinata z, quella di interesse per il range
monitoring 1D lungo la direzione del fascio (fig.3.1, sezione 3.2). Per identificare la po-
sizione del picco di Bragg del fascio di protoni è necessario ricostruire lo spettro reale di
emissione dei fotoni prompt a partire dallo spettro misurato da PAPRICA, per fare questo
si ricorre all’algoritmo di unfolding. Il processo di unfolding è stato realizzato in questo
studio utilizzando i codici TUnfold, implementati all’interno della classe TUnfold di ROOT.
Come schema di regolarizzazione per l’unfolding degli spettri, si è ricorso al kRegModDeri-
vative che per il suo funzionamento, minimizza la derivata prima della differenza tra i due
spettri.

La tecnica dell’unfolding utilizza una matrice che riporta la coordinata della Z attesa,
Ztrue, in funzione della rispettiva coordinata ricostruita da PAPRICA, Zreco. Normalizzan-
do tale matrice di unfolding si ottiene una matrice di probabilità in cui, fissato uno Zreco
viene indicata con quale probabilità questa corrisponda ad un determinato valore di Ztrue.
In figura 4.1 è rappresentata la di matrice di unfolding:
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Figura 4.1: Matrice di unfolding.

La matrice è generata dalla simulazione utilizzata per tutti gli studi riportati in questa
tesi (sezione 3.2) ed è stata costruita utilizzando le informazioni di tutti e quattro i mo-
duli per avere una matrice a più alta statistica. Essa consiste in una griglia di 100 bin tra
−20 cm e 20 cm sull’ asse x e 20 bin nel medesimo range sull’ asse y. Ogni bin è stato
riempito evento per evento associando alla posizione Zreco ricostruita da PAPRICA la cor-
rispondente coordinata Ztrue di emissione del fotone prompt. Il binning e gli estremi della
matrice sono parametri che sono stati ottimizzati per il processo di unfolding.

Applicando agli spettri ricostruiti lungo Z (fig. 3.6-3.8) la matrice di unfolding si ot-
tengono gli spettri unfolded. In figura 4.2 sono riportati gli spettri di emissione dei fotoni
prompt ricostruiti dai singoli moduli del rivelatore sovrapposti agli spettri attesi secondo
la verità Monte Carlo e gli spettri unfolded ottenuti tramite l’algoritmo di unfolding.
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Figura 4.2: Sovrapposizione tra gli spettri di emissione dei fotoni prompt ricostruiti dai
singoli moduli del rivelatore (measured, cerchi viola), sovrapposti agli spettri attesi secon-
do la verità Monte Carlo (true, quadrati rossi) e gli spettri unfolded ottenuti con la matrice
di unfolding (unfolded, triangoli neri).

Dalla figura 4.2 è possibile osservare come la qualità dell’unfolding per i moduli cen-
trali sia migliore rispetto all’unfolding per i moduli laterali. Questo accade in quanto il
numero di fotoni prompt che incidono sui moduli centrali è maggiore e all’aumentare della
statistica migliora la qualità dell’unfolding.

Per migliorare la tecnica dell’unfolding sarebbe opportuno utilizzare una matrice co-
struita simulando una sorgente estesa e isotropa di fotoni corrispondente alla regione di
emissione. In questo modo l’output della simulazione non dipenderebbe dai modelli nu-
cleari del Monte Carlo, in generale meno attendibili, ma solo dai modelli di trasporto della
radiazione. Inoltre costruendo una matrice ad alta statistica il processo di unfolding sareb-
be meno soggetto alle fluttuazioni statistiche.

4.1 Confronto tra gli spettri unfolded per le due CT

Il procedimento di analisi, dalla ricostruzione della posizione di emissione dei fotoni prompt
(sezione 3.6.2) all’applicazione della tecnica dell’unfolding, è stato ripetuto simulando il
piano di trattamento con la CT di controllo. Dopo aver ottenuto gli spettri unfolded della
coordinata z ricostruita dalla CT di controllo, sono stati sovrapposti ai corrispondenti spet-
tri unfolded ottenuti simulando il piano di trattamento con la CT di pianificazione (fig. 4.2).
In figura 4.3 è riportata la sovrapposizione degli spettri unfolded per la CT di controllo e
la CT di pianificazione per i singoli moduli di PAPRICA.
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Figura 4.3: Sovrapposizione tra lo spettro di emissione dei fotoni prompt unfolded per la
CT di pianificazione (CT1) e per la CT di controllo (CT2) per i singoli moduli di PAPRICA.

Dalla figura 4.3 non si osservano differenze significative tra lo spettro di emissione dei
gamma prompt ricostruito con la CT di pianificazione e quello ricostruito con la CT di con-
trollo. Ipotizzando vi sia una differenza nella ricostruzione della posizione di emissione
dei fotoni prompt per le due CT, questa potrebbe non essere visibile in quanto visualizzata
in sovrapposizione alla ricostruzione dei punti di emissione di tutti i pencil beam, compresi
quelli che attraversano le regioni non interessate dalla variazione morfologica. Per verifi-
care la possibilità che la differenza tra gli spettri ricostruiti esista, ma che non sia visibile
integrando tutti i pencil beam, è stato svolto lo studio con i Super Pencil Beam, descritto
nel paragrafo seguente.

4.2 Studio con i Super Pencil Beam

Al fine di essere sensibili ad una variazione morfologica in una zona ristretta dell’area trat-
tata, sono stati raggruppati spazialmente i singoli pencil beam in fasci denominati Super
Pencil Beam (SPB). In questo modo viene studiata la ricostruzione in z del punto di emis-
sione dei fotoni prompt in regioni maggiormente localizzate nel piano x-y. La scelta di non
discretizzare lungo z è dovuta a questioni di statistica. Nel nostro caso, i 21873 pencil beam
del trattamento sono stati raggruppati in 34 Super Pencil Beam di dimensioni nel piano x-y
pari a 2 cm x 2 cm mentre lungo z hanno la dimensione dell’intero spessore attraversato.

In figura 4.4 è rappresentato il numero (ID) che identifica il Super Pencil Beam e le
corrispondenti coordinate in x e y.
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Figura 4.4: ID del Super Pencil Beam in funzione della corrispondente coordinata x (sx) e
y (dx).

Dalla figura 4.4 si osserva come i SPB siano maggiormente discretizzati lungo x che
lungo y. Questo indica una maggiore estensione del volume tumorale lungo la direzione x
e di come il TPS sia stato pianificato di conseguenza.

Un’altra considerazione da fare, come mostrato in figura 4.5, è che ai Super Pencil
Beam centrali corrispondono un maggior numero di Pencil Beam, anche questo aspetto
pianificato nel TPS fornisce informazioni sulla forma del volume tumorale.
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Figura 4.5: Numero di Pencil Beam corrispondenti ad ogni Super Pencil Beam.

Dalla figura 4.5 si osserva come alcuni dei Super Pencil Beam siano costituiti da un nu-
mero troppo piccolo di pencil beam per cui la statistica degli eventi ricostruiti non sarebbe
sufficiente per proseguire lo studio. Gli spettri di emissione dei gamma prompt ricostruiti
per questi SPB verranno quindi trascurati.

Lo studio svolto nel paragrafo precedente considerando tutti i pencil beam è stato ripe-
tuto per i Super Pencil Beam che presentano una statistica di eventi ricostruiti sufficiente
(> 500 eventi).

Per l’unfolding è stata utilizzata la matrice dello studio precedente (4.1). Lo schema di
regolarizzazione utilizzato è sempre il kRegModeDerivative ma la scelta del parametro di
regolarizzazione τ è stata ottimizzata per ogni singolo spettro ricostruito. Infatti per ogni
spettro relativo ad un singolo SPB, la statistica delle tracce ricostruite è molto inferiore
rispetto allo spettro ricostruito utilizzando tutti i pencil beam, rendendo più difficoltoso il
processo di unfolding.

La figura 4.6 riporta la sovrapposizione degli spettri di emissione dei gamma prompt
unfolded lungo la coordinata z per le due CT e per i due Super Pencil Beam, il 14 (sx) ed il
25 (dx). Per il Super Pencil Beam 14 gli spettri di emissione unfolded per le due CT sono
differenti, per il Super Pencil Beam 25, invece, gli spettri non sembrano dissimili.
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Figura 4.6: Sovrapposizione degli spettri di emissione dei gamma prompt unfolded per le
due CT per il Super Pencil Beam 14 (sinistra) e per il Super Pencil Beam 25 (destra).

Per verificare le possibili discrepanze tra gli spettri di emissione unfolded dei gamma
prompt fra CT1 e CT2 che potrebbero essere correlate a variazioni morfologiche, si ricor-
re al test statistico del χ2. Il p-value sotto al quale la discrepanza può essere considerata
statisticamente significativa è stato fissato a 0.02. Il Super Pencil Beam 25, come era stato
previsto, presenta un p-value = 0.97 superiore al valore discriminante. Al contrario il Super
Pencil Beam 14 presenta un p-value = 0.007 inferiore a 0.02. Tuttavia, il numero di eventi
ricostruiti per il singolo Super Pencil Beam e la distribuzione dei p-value, costituita da solo
9 valori, degli spettri dei SPB idonei allo studio non sono sufficienti per trarre conclusioni
attendibili. Lo studio svolto con i Super Pencil Beam, data la bassa statistica di eventi ri-
costruiti dal rivelatore, non ha confermato la conformità della tecnica per il monitoraggio
del range inter-frazione monodimensionale. Nonostante questo, nel capitolo successivo, è
stata valutata la performance di PAPRICA per il monitoraggio inter-frazione 3D per verifi-
care se questa tecnica potesse identificare delle differenze nelle mappe di emissione 3D dei
gamma prompt tra le due frazioni del trattamento di protonterapia.

50



Capitolo 5

Monitoraggio inter-frazione:
Studio Monte Carlo 3D

In questo capitolo è riportato lo studio delle mappe di emissione 3D dei gamma prompt
per verificare la possibilità di utilizzare PAPRICA per il monitoraggio inter-frazione 3D. Lo
studio degli spettri di emissione 1D (sezione3.6.2) lungo la direzione del fascio di protoni
(z) è stato ripetuto, senza ricorrere alla tecnica dell’unfolding, lungo le direzioni x e y.
Per ogni fotone rivelato è stato ricostruito il punto di emissione, con coordinate ottenute
applicando il metodo POCA (sezione 3.6.1) tra la direzione del fotone e la direzione del
fascio lungo gli assi x, y e z. Successivamente le mappe di emissione 3D dei gamma prompt
sono state confrontate ricorrendo al test del gamma-index. Il gamma-index ha applicazione
in ambito clinico per valutare le differenze tra due distribuzioni di dose, di cui una è quella
di riferimento e la seconda è la distribuzione in esame. In questo studio il gamma-index
viene invece utilizzato per valutare le differenze tra le mappe di emissione dei gamma
prompt nella prima CT e nella CT di rivalutazione. Il test del gamma-index dipende da tre
parametri; è necessario quindi ottimizzare tali parametri al fine di ottenere una mappa del
gamma-index che idenfichi al meglio la variazione morfologica.

Il test del gamma-index valuta la mappa di emissione dei gamma prompt per entrambe
le CT e dalle differenze o similarità tra le due mappe dipende l’esito del test. In queste
mappe, il punto di emissione del gamma prompt ha come coordinate la posizione iden-
tificata dal punto di minimo approccio (POCA) fra la direzione del fotone ricostruita dal
rivelatore PAPRICA e la direzione di incidenza del fascio di protoni, come descritto nella
sezione 3.6.2.

Per costruire le mappe, un codice scritto nel linguaggio C++ riceve in ingresso le in-
formazioni della CT e le informazioni relative alla ricostruzione dei punti di emissione. I
livelli di grigio dei voxels sono sostituiti con i conteggi dei corrispondenti gamma prompt
emessi. I punti di emissione non vengono considerati come singoli punti ma come sfere con
raggio da definire. Aumentare questo parametro, chiamato raggio di smearing, comporta
la costruzione di una mappa più omogenea e meno rumorosa.

Infine, uno script Python permette di convertire le mappe ottenute in formato mhd,
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leggibili dal programma ITK-SNAP [46] che permette la visualizzazione della mappa so-
vrapposta alla CT del paziente. La sovrapposizione offre la possibilità di valutare se le
differenze tra le mappe di emissione valutate con il test del gamma-index corripondano
effettivamente alle variazioni morfologiche visibili nelle due CT, quindi vengono fornite
informazioni relative alla localizzazione dell’eventuale modifica.

In figura 5.1 è rappresentato come la scelta del raggio di smearing abbia delle conse-
guenze sulla mappa di emissione. Per l’immagine a sinistra è stato scelto un raggio di
smearing pari a 0.5 cm, a destra un raggio di smearing pari a 2 cm. E’ evidente che la scelta
di un raggio maggiore permette di ottenere una mappa della distribuzione più omogenea
e in cui la transizione dei diversi livelli di colore sia continua.

Figura 5.1: Mappe di emissione dei gamma prompt ottenute dalla CT di controllo,
utilizzando un raggio di smearing di 0.5 cm (sx) e di 2 cm (dx).

5.1 Test del gamma-index

Il test del gamma-index è solitamente utilizzato per valutare il grado di accordo tra due
mappe di distribuzione di dose, dove una è l’informazione di riferimento e l’altra mappa
è da valutare. In questo studio, il test sarà applicato a distribuzioni di densità di emissione
dei gamma prompt, opportunamente ricavate dalle tracce ricostruite da PAPRICA, con l’o-
biettivo di evidenziare i voxels diversi tra le mappe che possano essere indice di modifiche
morfologiche.
La definizione analitica della funzione Gamma nello spazio bidimensionale spazio-dose è:

Γ(re⃗, r⃗r) =

√︃
|r⃗e − r⃗r|2

∆d2 +
|De(re⃗)− Dr(r⃗r)|2

∆D2 (5.1)

con:

• re è il punto della mappa da valutare

• rr sono tutti i punti della mappa di riferimento

• Dd e De sono i valori della dose nei punti della mappa di riferimento e della mappa
da valutare
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• ∆D e ∆d sono i valori di tolleranza in termini di dose e spaziali

Il gamma-index è definito come il minimo della funzione Gamma. Il test del gamma-
index è rappresentato nella seguente figura 5.2: il punto di riferimento corrisponde all’o-
rigine dello spazio bidimensionale (Dr(rR), rR), la linea blu sono i punti della mappa di
emissione da valutare. Attorno al punto di riferimento viene tracciata una circonferenza
con raggio pari ai valori di tolleranza, δD e δd, in termini di dose e di spazio. Successi-
vamente, i punti della linea blu posizionati entro la circonferenza, quindi che hanno una
distanza sia spaziale che in termini di dose, dal punto di riferimento, inferiore ai parame-
tri di tolleranza, passano il test del gamma-index, ovvero i due punti delle due mappe di
emissione, di riferimento e da valutare, vengono considerati uguali.

Figura 5.2: Esempio del test del gamma-index con esito positivo. La linea blu è costituita
dai punti della mappa di densità di emissione da valutare. In questo esempio i punti della
linea blu sono posizionati entro la circonferenza che ha raggio pari ai valori di tolleranza,
δD e δd, in termini di dose e di posizione. Il test considera tali punti (entro i valori di
tolleranza) uguali tra le due mappe di densità di emissione confrontate e l’esito del test è
positivo.

Il test verrà utilizzato per valutare le differenze tra le mappe di emissione dei gamma
prompt e non per valutare le differenze in termini di distribuzione di dose. Come accen-
nato in precedenza, per il test del gamma-index si possono variare tre parametri in input.
Con riferimento alla figura 5.2, il parametro ∆D corrisponde in questo studio al parametro
DD, mentre il ∆d corrisponde al parametro DTA. In particolare i tre parametri in input del
test del gamma-index sono:

• DTA: distance to agreement [mm]

• DD: dose difference [%]

• DTH: threshold [%]
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I primi due valori sono i valori di tolleranza che stabiliscono per ogni punto della map-
pa sotto indagine se passerà o meno il test. Il terzo valore stabilisce quali voxels verranno
considerati o meno nel test. La DTA è la distanza tra due punti della mappa di emissione
entro cui vengono considerati uguali: più è grande questo parametro, meno punti saranno
considerati diversi dal test del gamma-index. La DD è la differenza di dose percentuale
(rispetto al valore massimo della mappa, nel nostro caso in termini di densità di emissio-
ne) entro cui due punti vengono considerati uguali. Maggiore è la DD e maggiore sarà il
numero di punti considerati uguali. Quindi in generale, aumentando i valori di tolleranza,
più punti passeranno il test del gamma-index e non verranno considerati diversi.

L’ultimo parametro è la DTH ovvero la soglia in termini di densità di emissione percen-
tuale rispetto al valore massimo di densità di emissione della mappa, tale per cui i voxels
che differiscono meno del valore di DTH scelto sono scartati dall’analisi. Con l’aumentare
della soglia aumenta il numero di punti trascurati dal test: questo può essere utile per defi-
nire la regione da analizzare costituita dai voxels statisticamente significativi, trascurando
eventuali punti di emissione dovuti a rumore (ad esempio quelli posizionati esternamen-
te alla CT che avranno valori di densità di emissione bassi e che sono dovuti alla scarsa
risoluzione spaziale di PAPRICA nella ricostruzione).

Inoltre il test del gamma-index ha due possibili modalità di esecuzione.

GammaMode: l’output è una mappa in cui vengono visualizzate le differenze tra le
mappe di emissione. I diversi livelli di colore corrispondono alla diversa magnitudine
delle differenze tra i punti di emissione. E’ necessario sottolineare che è presente una cor-
rispondenza tra il singolo voxel della CT, il voxel della mappa di emissione 3D e il voxel
della mappa ottenuta dal test del gamma-index. Questa corrispondenza permette di veri-
ficare se il test del gamma-index ha identificato dissimili i voxels effettivamente diversi tra
le due CT.

PassRateMode: l’output è una mappa in cui vengono visualizzati in verde i voxels che
non hanno superato il test del gamma-index, ovvero i voxels diversi. I voxels in rosso
invece sono i voxels che sono considerati uguali e per i quali il test del gamma-index ha
avuto esito positivo. Anche in questa modalità è presente la corrispondenza tra il singolo
voxel della CT, il voxel della mappa di emissione 3D e il voxel della mappa ottenuta dal
test del gamma-index.

5.2 La dipendenza dai parametri

In clinica lo standard per DD e DTA sono rispettivamente il 3% e 3 mm [47]. Nel nostro
caso, applicando il test del gamma-index non a due distribuzioni di dose ma a due mappe
di emissione di gamma prompt, è stato necessario valutare i paramatri ottimali in grado
di identificare al meglio la variazione morfologica. In questo paragrafo viene valutata la
dipendenza del test del gamma-index dai parametri in modo qualitativo. La modalità del
test scelta per questo studio di qualità è il PassRateMode in quanto è più facile interpretare
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l’interfaccia grafica: vi sono solo due colori ed è meno difficoltoso stabilire se il test con un
parametro diverso sia più o meno efficace nell’identificare le differenze morfologiche.

5.2.1 Parametro Dose Threshold

Il primo parametro valutato è la DTH. In figura 5.3 sono mostrati due esempi di mappe
ottenute in PassRateMode con soglia DTH pari a 30% (sx) e 65% (dx) per cui è visibile
come all’aumentare della soglia aumenti il numero di punti di emissione trascurati, ovvero
si restringa la zona dei punti osservati. La scelta comunque di un valore di soglia basso
permette di analizzare le differenze in una regione di studio più ampia.

Figura 5.3: Mappe in PassRateMode con parametri DTA 30 mm, DD 5%, DTH 30% (sx) e
65%(dx).

5.2.2 Parametro Dose Difference

Successivamente è stata valutata la DD. Aumentare la DD, significa aumentare la tolleranza
del test, per cui un maggior numero di voxels saranno considerati uguali e di conseguenza
la mappa in PassRateMode presenterà più voxels colorati di rosso. In questo studio le due
mappe di emissione considerate sono piuttosto omogenee e presentano differenze poco
evidenti. Ciò significa che per valutarne le differenze sarà necessario scegliere una DD
non troppo tollerante che permetta di discriminare i voxels dissimili tra le due mappe di
emissione. In figura 5.4 sono mostrate le due mappe in modalità PassRate con DD avente
due diversi valori: 5 % e 10 %.
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Figura 5.4: Mappe in PassRateMode con parametri DTA 30 mm, DTH 65%e DD 5 % (sx) e
10 % (dx).

Dalla figura 5.4 è possibile osservare che una DD maggiore del valore ottimale, che
sarà studiato nella sezione 5.3, risulta essere troppo tollerante e si perde sensibilità nella
valutazione delle variazioni morfologiche.

5.2.3 Parametro Distance to Agreement

Infine è stato studiato il parametro DTA. Come vale per la DD, aumentando il valore di tol-
leranza DTA, aumentano i voxels considerati uguali dal test del gamma-index e di conse-
guenza le mappe in PassRateMode presentano conteggi più elevati di voxels uguali. Anche
in questo caso, date le piccole differenze tra le mappe di emissione in studio, è necessaria
una DTA non troppo grande per identificare le differenze. Allo stesso tempo, una DTA
troppo piccola aumenta il numero di voxels considerati diversi ma che non corrispondono
spazialmente alla differenza morfologica. Quindi la scelta di una DTA intermedia permette
di essere abbastanza tolleranti per visualizzare i voxels interessati dalla differenza morfo-
logica ma anche abbastanza critici per trascurare quei voxels considerati diversi ma esterni
alla regione da indagare. In figura 5.5 è mostrata l’influenza della scelta della distance to
agreement variando il parametro con valori 5 mm, 30 mm e 50 mm, a parità di DD e DTH.
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Figura 5.5: Mappe in PassRateMode con parametri DD 5 %, DTH 65% e DTA 5 mm (sx) e
30 mm (dx) e 50 mm (in basso).

Dalle tre immagini è evidente come l’aumentare della DTA riduca il numero di voxels
verdi esterni alla regione interessata; allo stesso tempo, però, un aumento eccessivo com-
porta una perdita di sensibilità alle variazioni anche nella regione di interesse. La scelta di
un parametro intermedio risulta essere, qualitativamente, quella ottimale.

Nel paragrafo successivo, verrà svolta un’ottimizzazione dei parametri basata su un’a-
nalisi quantitativa di alcune proprietà delle mappe ottenute dal test del gamma-index che
permetterà l’identificazione della combinazione di parametri per i quali la corrispondenza
tra la mappa del gamma-index e la variazione morfologica è maggiore.

5.3 Ottimizzazione dei parametri

Per ottimizzare i parametri in modo quantitativo è stato necessario uno studio delle diffe-
renze tra le due CT in termini di Hounsfield Units (HU). La scala Hounsfield è una scala
di unità di misura usata per descrivere quantitativamente la radiodensità. Dal confronto
delle HU tra i voxels corrispondenti delle due CT è possibile quantificarne le differenze.

In figura 5.6, è mostrata la differenza presente tra le due CT, dovuta alla variazione
morfologica.
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Figura 5.6: La CT di inizio trattamento (in grigio) e la CT di controllo (in rosso) sono
sovrapposte per evidenziare i voxels che corrispondono alla variazione morfologica in
corrispondenza della cavità nasale.

Per identificare tali differenze tra le due CT dovute alla variazione morfologica è stata
costruita una mappa dei ∆HU tra i rispettivi voxels delle due CT.

|HU1i − HU2i| = ∆HUi (5.2)

con i corrispondente all’i-esimo voxel.

In figura 5.7 è rappresentata la mappa dei ∆HU ottenuta.
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Figura 5.7: Mappa delle differenze assolute in HU tra le due CT.

Dalla mappa è stato possibile stabilire la soglia in termini di ∆HU corrispondente alla
differenza morfologica e questa corrisponde a 600. Le differenze in termini di ∆HU infe-
riori a tale soglia, corrispondono a differenze tra le due CT dovute non a variazioni morfo-
logiche ma a coregistrazione delle immagini. La coregistrazione è un’operazione che viene
fatta per rendere possibile il confronto tra due CT e si basa sull’allineamento di determina-
te strutture anatomiche che rimangono invariate, nel caso della testa si tratta delle ossa del
cranio. Quindi, due immagini non perfettamente coregistrate avranno dei voxels che pre-
senteranno differenze in termini di HU dovute al non perfetto allineamento. In figura 5.7
è visibile l’effetto di una coregistrazione imperfetta, infatti ci sono voxels che presentano
una differenza in HU ma che non appartengono alla regione interessata dalla variazione
morfologica (mostrata in figura 5.6). Per valutare la capacità di PAPRICA di identificare le
differenze morfologiche sono stati definiti dei parametri di valutazione che valutano diver-
se proprietà delle mappe in PassRateMode ottenute dal test del gamma-index. Il confronto
di questi parametri per le diverse mappe verrà svolto in corrispondenza della soglia di
∆HU relativa alla differenza morfologica.

Per confrontare le mappe ottenute con diverse combinazioni di DD e DTA sono stati
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definiti i seguenti parametri:

•

ϵ =
n◦voxels γ > 1, |∆HU ≥ l

n◦voxels γ > 1
(5.3)

ϵ è la purezza: indica quanti voxels tra quelli identificati diversi dal test hanno ef-
fettivamente una ∆HU superiore alla soglia l = 600 di interesse. Ovvero, tra i voxels
identificati come diversi dal test, quanti realmente erano da identificare.

•

η =
n◦voxels γ < 1, |∆HU ≥ l|

n◦voxels γ < 1
(5.4)

η rappresenta l’errore del test: tra i voxels non identificati diversi dal test, quanti
hanno ∆HU superiore alla soglia di interesse. Questi sono i voxels che sarebbero stati
da identificare ma il test non li ha identificati diversi.

•

δ =
n◦voxels γ < 1, |∆HU ≥ l
n◦voxels con |∆HU ≥ l| (5.5)

δ, definita come efficienza, fornisce l’informazione seguente: quanti dei voxels con
∆HU superiore alla soglia di interesse sono stati identificati come diversi dal test.

Per definire la regione delle CT in cui svolgere il confronto delle mappe del test del
gamma-index per diverse combinazioni di DD e DTA, è stato fissato il parametro DTH pa-
ri a 90%. In questo modo, si ottiene una mappa del gamma-index in corrispondenza della
regione interessata dalla variazione morfologica e in cui l’effetto della non perfetta coregi-
strazione risulta limitato.

Dalle mappe ottenute con le diverse combinazioni di DD e DTA (DTH = 90%) sono
stati studiati i parametri di valutazione 5.3-5.5. La combinazione ideale dovrebbe avere ϵ e
δ massimi ed η minimo. Per prima cosa, il parametro DTA è stato fissato a 30 mm, valore
risultato accettabile dallo studio riportato in sezione 5.2, e DD è stata variata tra 2 % e 12 %.
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Figura 5.8: Nella prima figura (a partire dall’alto) è mostrato l’andamento di ϵ vs δ, nella
seconda figura l’andamento di ϵ vs η, mentre in basso l’andamento di η vs δ per le diverse
combinazioni con DD variabile e DTA = 30 mm.

In figura 5.8 sono mostrati gli andamenti dei parametri di valutazione per le mappe del
test del gamma-index con DTA fisso pari a 30 mm e DD che varia tra 2 % e 12 %.

Dal grafico di ϵ vs δ la combinazione ideale dovrebbe avere ϵ e δ grandi. La scelta inter-
media è DD = 6 % che ha ϵ compatibile con DD = 8 % ma δ decisamente superiore sempre
rispetto a DD = 8 %. Dal grafico di ϵ vs η, la combinazione ideale dovrebbe avere ϵ grande
e η piccolo. La scelta intermedia è sempre DD = 6 % che ha η compatibile con DD = 4 % ma
ϵ superiore e ϵ compatibile con DD = 8 % ma η inferiore. Dal grafico di η vs δ la combina-
zione ideale dovrebbe avere δ grande e η piccolo. In questo caso la combinazione migliore
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è quella con DD = 2 % però dati gli scarsi risultati ottenuti nelle valutazioni precedenti,
viene presa in esame DD = 4 %.
Dalle precedenti considerazioni, le combinazioni con DD = 4 % e DD = 6 % sono quelle che
più si avvicinano al comportamento della combinazione ideale.

Successivamente, è stato fissato DD = 4 % e DTA è stato variato tra 10 mm e 50 mm. In
figura 5.9 sono mostrati gli andamenti dei parametri di valutazione per le mappe del test
del gamma-index con DD fisso pari a 4 % e DTA che varia tra 10 mm e 50 mm.
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Figura 5.9: Nella prima figura (a partire dall’alto) è mostrato l’andamento di ϵ vs δ, nella
seconda figura l’andamento di ϵ vs η, mentre in basso l’andamento di η vs δ per le diverse
combinazioni con DTA variabile e DD = 4 %.
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Dal grafico di ϵ vs δ la combinazione ideale dovrebbe avere ϵ e δ grandi. ϵ risulta com-
patibile tra le diverse combinazioni o comunque varia poco quindi le tre combinazioni con
δ maggiore vengono prese in esame (DTA = 10 mm, DTA = 15 mm, DTA = 20 mm). Dal
grafico di ϵ vs η, la combinazione ideale dovrebbe avere ϵ grande e η piccolo. ϵ risulta
compatibile tra le diverse combinazioni o comunque varia poco quindi le tre combinazioni
con η minore vengono prese in esame (DTA = 10 mm, DTA = 15 mm, DTA = 20 mm). Dal
grafico di η vs δ la combinazione ideale dovrebbe avere δ grande e η piccolo. Dato che le η

delle diverse combinazioni, sono tra loro compatibili o comunque variano poco, vengono
studiate le prime combinazioni con δ maggiore.
Dalle precedenti considerazioni, le combinazioni con DTA = 10 mm, DTA = 15 mm e
DTA = 20 mm sono quelle che più si avvicinano al comportamento della combinazione
ideale. E’ stato scelto per DTA il valore intermedio pari a 15 mm.

Per il controllo di DTA, lo studio è stato ripetuto con DD = 6 % e il valore di DTA = 15 mm
è stato confermato.

Successivamente a conferma dei valori DD = 4 % e DD = 6 %, è stato fissato DTA = 15 mm
e variato nuovamente DD. Gli andamenti dei parametri di valutazione sono rimasti inva-
riati a conferma dei valori di DD precedentemente trovati.

Al termine di questo primo studio, sono due le combinazioni che meglio soddisfano
l’andamento dei parametri di valutazione. In seguito le combinazioni più efficienti e i
corrispondenti parametri di valutazione:

• DD = 4 % DTA = 15 mm DTH = 90%
δ = (90 ± 1 )%
ϵ = (13.5 ± 0.5 )%
η = (9.1 ± 1.0 )%

• DD = 6 % DTA = 15 mm DTH = 90%
δ = (77 ± 1 )%
ϵ = (14.2 ± 0.5 )%
η = (9.9 ± 0.7 )%

Dai valori dei parametri di valutazione e dalle corrispondenti incertezze si evince che ϵ

ed η sono compatibili mentre δ risulta essere maggiore per la combinazione con DD = 4 %.
Prima di trarre conclusioni, è necessario fare attenzione alla definizione di δ (eq.5.5): infatti
l’utilizzo di una DD minore, comporta un numero di voxels identificati diversi dal test del
gamma-index superiore e quindi anche il valore di δ risulta di conseguenza superiore per
costruzione. Dato che per le due combinazioni avere un δ superiore non comporta anche
una maggiore ϵ o η, non è possibile definire la combinazione con DD = 4 % migliore.

5.3.1 Rho

Come accennato in precedenza, una DD minore implica per definizione un maggior nu-
mero di voxels identificati diversi. Per valutare se i voxels in più identificati diversi con
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DD = 4 % rispetto a quelli identificati con DD = 6 % siano effettivamente i voxels interessati
da una variazione morfologica, è stato introdotto il parametro ρ per le due combinazioni:

ρ =
n◦voxels γ > 1, |∆HU ≤ l

n◦voxels |∆HU ≤ l| (5.6)

ρ identifica i falsi positivi, ovvero fornisce la seguente informazione: quanti dei voxels con
soglia inferiore a quella di interesse, quindi non da identificare perchè non corrispondono
alla variazione morfologica, vengono però identificati come dissimili dal test del gamma-
index. Per le due combinzaioni di parametri selezionate, è stato calcolato il parametro
ρ.

• DD = 4 % DTA = 15 mm DTH = 90%
ρ = (86.0 ± 0.5)%

• DD = 6 % DTA = 15 mm DTH = 90%
ρ = (69.0 ± 0.6 )%

Dal valore di ρ per le due combinazioni si può concludere che, per DD = 4 %, i voxels
in più identificati diversi dal test del gamma-index non sono voxels di interesse, quin-
di a parità di ϵ ed η, la combinazione con DD = 6 % permette di ottenere una maggio-
re corrispondenza tra i voxels identificati dal test e i voxels interessati dalla variazione
morfologica.

A conferma di questa conclusione, sono state visualizzate le mappe in PassRateMode
con il programma ITK-SNAP.

In figura 5.10 sono rappresentate le mappe in modalità PassRate con DD = 4 %, DTA = 15 mm
(sx) e con DD = 6 % e DTA = 15 mm (dx) in sovrapposizione alla mappa delle differenze in
∆HU.

Figura 5.10: Sovrapposizione delle mappe in PassRateMode e mappa dei ∆HU per
DD = 4 % (sx) e DD = 6 % (dx). In giallo sono evidenziate come esempio alcune delle
regioni identificate diverse dal test con DD = 4 % e non dal test con DD = 6 % che non
corrispondono alla variazione morfologica.

Dalla figura viene confermata la maggiore corrispondenza dei voxels identificati dal
test del gamma-index con DD = 6 % e i voxels interessati dalla variazione morfologica.
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In figura 5.11 è rappresentata la slice delle due CT, nelle tre viste geometriche, in cui
risulta evidente la variazione morfologica in sovrapposizione alla mappa in modalità Pas-
sRate ottenuta dal test del gamma-index con parametri DD = 6 %, DTA = 15 mm, DTH = 90%
e alla mappa dei ∆HU.

Figura 5.11: La mappa in modalità PassRate ottenuta con la combinazione di parametri
DD = 6 %, DTA = 15 mm, DTH = 90% è sopvrapposta alla CT di inizio trattamento nelle
tre viste geometriche e alla mappa dei ∆HU.

Dalla figura 5.11 si osserva come i voxels identificati come diversi dal test del gamma-
index corrispondano effettivamente alle variazioni morfologiche visibili nelle due CT.

E’ necessario sottolineare che questa scelta ottimale dei parametri non è indipendente
dal caso specifico in studio. Infatti, i parametri ottimali del test del gamma-index saranno
diversi per la valutazione di altre due CT, coregistrate in modo diverso e che presentino
una variazione morfologica di dimensione e forma diverse e posizionata ad una profondità
differente.
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Conclusioni

L’obiettivo dello studio è stato valutare le potenzialità di una tecnica di range monitoring
innovativa per i trattamenti di adroterapia con protoni basata sulla rivelazione dei gamma
prompt attraverso il processo di produzione di coppie tramite il rivelatore PAPRICA. Per
monitorare le eventuali variazioni tra frazioni successive del trattamento si ricorre al mo-
nitoraggio inter-frazione: il metodo permette di controllare la distribuzione di dose tra le
diverse frazioni in modo da verificarne la conformità con quella pianificata.

Per valutare la possibilità di utilizzare PAPRICA per il monitoraggio, è stato simulato il
piano di trattamento con codice Monte Carlo FLUKA su due CT, la prima acquisita a inizio
trattamento e una di rivalutazione a metà trattamento, di un paziente trattato al CNAO
durante il trial clinico INSIDE affetto da carcinoma adenoido cistico. Tra le due frazioni
del trattamento considerate sono avvenute delle modifiche della lesione neoplastica. Per il
monitoraggio inter-frazione sono stati confrontati gli spettri di emissione 1D ricostruiti dei
fotoni prompt da PAPRICA lungo la direzione del fascio di protoni. Per ovviare al bias di
ricostruzione presente in questi spettri e dovuto alla fisica e alla geometria del rivelatore si
è ricorso alla tecnica dell’unfolding tuttavia la bassa statistica degli eventi ricostruiti non
ha permesso di trarre conclusioni attendibili.

Nonostante i risultati ottenuti per il monitoraggio inter-frazione 1D, è stata valutata
la possibilità di utilizzare PAPRICA per eseguire un monitoraggio inter-frazione 3D rico-
struendo le mappe di emissione 3D dei fotoni prompt.
Per il confronto tra le mappe di emissione ricostruite per le due CT è stato utilizzato il test
del gamma-index, attualmente in uso nella routine clinica per confrontare le mappe di di-
stribuzioni di dose. Questo test presenta tre parametri in input: DD [%], DTA [mm], DTH
[%]. I primi due definiscono la tolleranza del test in termini di dose percentuale e di spazio,
il terzo stabilisce la soglia in termini di densità di emissione percentuale per cui svolgere
il test. Tali parametri sono stati ottimizzati in questo studio al fine di ottenere una mappa
del gamma index che meglio identificasse la variazione morfologica. Il test in modalità
PassRate fornisce una mappa che discrimina i voxels delle due CT in uguali o diversi.

Per confrontare le mappe ottenute con diverse combinazioni di DD, DTA e DTH, sono
stati definiti quattro parametri di valutazione il cui andamento è stato correlato alla diffe-
renza in termini di Hounsfield Units presente nelle regioni affette dalla variazione morfo-
logica. La regione della CT analizzata, corrispondente alla variazione morfologica, è stata
definita dalla soglia DTH, input del test, fissata a 90. La combinazione risultata più effi-
ciente è DD = 6 %, DTA = 15 mm, DTH = 90% e i parametri di valutazione corrispondenti
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sono:

• δ = (77 ± 2)%

• η = (9.9 ± 0.5)%

• ρ = (69.1 ± 0.6)%

• ϵ = (14.2 ± 0.5)%

Il valore di δ significa che il 77% dei voxels della regione della CT in studio con ∆HU supe-
riore alla soglia di interesse sono stati identificati dal test. Dal valore di η si deduce che il
10% dei voxels con ∆HU superiore alla soglia di interesse, non sono stati identificati diver-
si dal test. Il valore di ρ significa che tra i voxels identificati diversi dal test, il 69% ha un
∆HU inferiore alla soglia di interesse. Il risultato ottenuto per ϵ significa che oltre ai voxels
della variazione morfologica sono stati identificati diversi dal test anche voxels con ∆HU
inferiore alla soglia di interesse che risultano in realtà uguali nelle due CT.
Nonostante PAPRICA sia in grado di osservare la zona di variazione morfologica, l’effi-
cienza con cui i voxel identificati diversi fra le mappe ricostruite dalla CT1 e CT2 è bassa,
pari a ∼ 14%. Ciò è conseguenza della bassa risoluzione di PAPRICA.

In conclusione, i risultati ottenuti con il test del gamma-index sono promettenti, tutta-
via sono presenti dei limiti alla tecnica in quanto questa ottimizzazione è vincolata dalla
coregistrazione delle due CT. Inoltre questo studio è ancora uno studio Monte Carlo. Nei
prossimi anni sarà necessario proseguire l’analisi con un campione di indagine ampio e
trovare un metodo efficiente che permetta, in base al caso clinico, di ottimizzare i parame-
tri del test. La costruzione del rivelatore PAPRICA, attualmente in corso, permetterà infine
di stabilire le performance del rivelatore e la possibilità effettiva di utilizzare la tecnica
proposta dal progetto PAPRICA per il range monitoring inter-frazione 3D.
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