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Centro di Cultura Scientifica “A. Volta”

Verbale della Riunione del
Comitato Scientifico (CS) dell’AIFM
Milano 10 luglio 2007

In data 10 luglio 2007 ore 10.30 a Niguar-
da (Fisica Sanitaria-Padiglione ex Convitto
Suore, Pad. 21) si € svolta la riunione perio-
dica del CS dell’AIFM.

Presenti: A. Crespi, C.Marchetti, M. Stasi,
A. Pilot , M. Bucciolini.

Assenze giustificate: A. Formiconi, P.
Indovina, P. Feroldi

10.30 Inizio lavori seguendo i punti sot-
toindicati:

1. Aggiornamento della situazione ECM

Sono stati completati, per i dati mancanti,
i file di chiusura dei corsi ECM erogati da set-
tembre 2005 ad oggi secondo le richieste del
Ministero della Salute.

Tutti i file di conclusione del corso sono
stati completati grazie al supporto della sig.ra
Cantu (Associazione medici di Monza e
Brianza) e sig.ra N. Tansini (del Centro A.
Volta) con I'assistenza di C. Canzi, A. Crespi
e F. Turrini. Anche per il 2002-2005 verra
chiesta la sistemazione dei rapporti di fine
corso per cui si prevede lo stesso percorso di
soluzione.

Si chiede che la collaborazione con Cantu
e Tansini possa continuare anche nel futuro.
Sono state completate le attivita di accredita-
mento per il congresso AIFM .

Verra regolamentato il sistema ECM
nazionale e regionale
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2. Valutazione dei corsi svolti con anali-
si della pianificazione fino ad ora
completata

I CS valuta molto positivamente i corsi
svolti fino ad ora e ringrazia tutti i Responsa-
bili Scientifici, i Coordinatori Scientifici e i
docenti che hanno prodotto le diverse attivita
di formazione e aggiornamento. | corsi della
Scuola Caldirola svolti nel 2006 sono stati
registrati (in modalita audio/video) in vista
della possibilita di preparare degli strumenti
multimediali per la revisione dei corsi stessi.
I CS auspica che Torresin e collaboratori
continuino in questa direzione e li esorta a
valutare la possibilita di produrre, oltre alla
pubblicazione sul sito AIFM, dei DVD dei
corsi svolti per arricchire la biblioteca multi-
mediale dell’AIFM. Sono stati confermati i
programmi dei corsi che verranno erogati nel
2007. I CS raccomanda che il corso di
Radioprotezione che verra svolto nel 2008
abbia come sede una citta del Sud Italia per
favorire la partecipazione dei colleghi.

3. Analisi del fabbisogno formativo e
programmazione corsi 2008

Sono stati proposti dal CS i corsi di for-
mazione per il 2008. I criteri di scelta della
programmazione sono stati:

e analisi dei risultati del fabbisogno formativo
compilato dai soci AIFM per il 2007 (sinte-
si dei risultati sono riportati in allegato 1)




=

necessita di aggiornamento professionale Torresin si incarica di contattare i coordi-
e scientifico emerso dai questionari dei natori scientifici e i Responsabili Scientifici
corsi svolti, dalla letteratura scientifica e

dalla necessita di consolidamento delle . o o
attivita scientifiche e professionali del- I corsi sotto indicati verranno pubblicati
I’AIFM. sul sito dell’AIFM

per avere conferma della loro disponibilita.

I corsi proposti per il 2008 sono:

> CORSO DI FORMAZIONE PER ESPERTI RESPONSABILI (ER)
DELLA SICUREZZA IN RM

Sede: Roma - Data della 3° edizione: primavera 2008
Durata: 3 giorni

Coordinatori Scientifici:D. Aragno, F. Levrero
Responsabile Scientifico: M. Stasi

> LA FISICA IN MEDICINA NUCLEARE
Sede: Gazzada (VA) - Data: aprile 2008

Durata: 3 giorni
Coordinatori Scientifici: M. Brambilla, A. Pilot
Responsabile Scientifico: A. Torresin

> LASER IN AMBIENTE SANITARIO: SICUREZZA E QUALITA
Sede: Como - Data: giugno 2008

Durata: un giorno e mezzo
Coordinatori Scientifici: A. Guasti, R. Marchesini
Responsabile Scientifico: M. Stasi

> LA RADIOPROTEZIONE DEI LAVORATORI E DELLA POPOLAZIONE:
ASPETTI RILEVANTI CONNESSI ALLE ATTIVITA SANITARIE

Sede: da definire - Data della 3° edizione: Ottobre 2008
Durata: 3 giorni

Coordinatori Scientifici: L. Pierotti, S. Maggi
Responsabile Scientifico: A. Del Vecchio

> LA FISICA NELLE TECNICHE AVANZATE IN RM
Sede: Como - Data: novembre 2008

Durata: 3 giorni
Coordinatori Scientifici: L. Mascaro, M. Tosetti
Responsabile Scientifico: A. Torresin

4. Varie

Siricorda I'utilita di pubblicare sul sito AIFM le domande e le risposte dei quitz dei corsi svol-

ti dall’AIFM. Si chiedera tale sforzo ai RS dei diversi eventi al fine di migliorare la qualita degli
eventi formativi proposti.

ore 15.00 Fine dei lavori

Alberto Torresin

Direttore della Scuola P. Caldirola
Redazione a nome del Comitato Scientifico dell’AIFM
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Tema Sinergie e PTW, protagonisti in Radioterapia presentano

P_"-W verifiche dosimetriche IMRT in vivo

© Monitoraggio della dose erogata al paziente (in accordo a EURATOM 97/43) e verifica del MLC durante il trattamento
IMRT (step & shoot oppure dinamico);
© registrazione, analisi e documentazione completa di ciascuna seduta di trattamento, senza aumentarne la durata;
O tecnologia wireless (Bluetooth per la trasmissione dati, alimentazione tramite accumulatori Ni-MH ricaricabili);
© innovativa tecnologia MIC (Multiwire lon Chamber technology) e disponibilita totale del campo luminoso anche
quando PTW DAVID ¢ inserito nell'accessory tray (camera otticamente trasparente);
O specifico per ciascun modello MLC ELEKTA, SIEMENS, VARIAN in commercio.
Per maggiori informazioni, il personale specializzato TEMA SINERGIE & a Vostra disposizione.

TEMa

Via Malpighi 120 - 48018 Faenza (Ra) - Italy - Tel. +39 0546 622 663 - Fax +39 0546 621 640 - www.temasinergie.it - tema@temasinergie.it SINERGIE




Specification and Acceptance Testing

of Radiotherapy Treatment Planning Systems
IAEA TEDOC 1540 - April 2007

a cura di Maria Grazia Brambilla

Struttura Complessa di Fisica Sanitaria - A.O. Ospedale Niguarda Ca’ Granda - Milano

Il documento si fonda sul presupposto
che sia necessario supportare gli utenti
nello sviluppo di procedure atte alla realiz-
zazione dei test di accettazione, del commi-
sioning e dei controlli periodici della qualita
delle prestazioni dei sistemi per pianificazio-
ne radioterapica assistita dal computer
(treatment planning systems, TPS), poiché
si tratta di dispositivi ormai molto diffusi e
praticamente indispensabili nel lavoro di
routine, soprattutto nell'implementazione di
tecniche sofisticate. Esso segue il rapporto
tecnico dell'International Atomic Energy
Agency (IAEA) n. 430 “Commissioning and
quality assurance of computerized planning
systems for radiation treatment of cancer’
del 2004 e apparentemente ne € la naturale
semplificazione, alla luce di quanto conte-
nuto del Booklet n. 7 dell’European Society
for Therapeutic Radiology and Oncology
(ESTRO) “Quality assurance of treatment
planning systems: practical examples for
non IMRT photon beams” sempre del 2004.
Il rapporto tecnico IAEA n. 430 sopra citato
e pero di un documento molto articolato,
che comprende e descrive nel dettaglio un
grandissimo numero di test e procedure di
controlli dosimetrici e no. Il documento tec-
nico 1540 nasce invece per costituire delle
linee guida per i test delle prestazioni di un
sistema per la pianificazione computer-assi-
stita che sia di aiuto soprattutto in centri in
cui I'accettazione di tali dispositivi costitui-
sca un pesante onere, a causa dell’elevato
carico di lavoro e/o delle limitate risorse di
personale.

Una rapida introduzione illustra il punto
di partenza del documento, facendo chiara-
mente riferimento alle piu recenti pubblica-
zioni sull’argomento a livello internazionale,
dal rapporto tecnico IAEA 430, al Booklet
n. 7 del’ESTRO, al rapporto del Task Group
53 dell’American Association of Physicists

in Medicine e al rapporto della Netherlands
Commission on Radiation Dosimetry, affer-
mando pero che nessuna di esse € struttu-
rata come un protocollo di semplice appli-
cazione. Viene inoltre sottolineato che,
rispetto a quella di qualsiasi altra apparec-
chiatura di normale utilizzo in radioterapia,
I'accettazione del TPS & complicata dalla
priorita di acquisire tutti i dati necessari
all'implementazione delle unita radiogene
per le quali si desidera conoscere la distri-
buzione della dose nel paziente. E’ quindi
evidente che I'operazione necessiti un lungo
tempo prima di essere completata e che
'accettazione vera e propria accada preva-
lentemente ben dopo che il fornitore ha ter-
minato l'installazione, se non si desidera
confinare quest’ultima al mero compito di
controllare su una lista che il materiale
richiesto sia tutto stato consegnato e sia
potenzialmente in grado di funzionare.

La normativa al riguardo € inoltre rima-
sta non particolarmente chiara sino al
2000, anno in cui I'International Electrote-
chnical Commission (IEC) ha pubblicato il
rapporto 62083, “Medical electrical equip-
ment — Requirements for the safety of
radiotherapy treatment planning systems”,
inteso a costituire uno standard prevalente-
mente per i costruttori, anche se attualmen-
te non €& ben chiaro se e fino a che punto
essa venga applicata. Il documento IAEA
(che fa riferimento ai soli sistemi che lavo-
rino su fasci di fotoni, mediante sole tecni-
che standard) giunge quindi alla necessaria
conclusione che si debba fornire un primo
insieme di dati mediante i quali configurare
alcune unita di trattamento di riferimento
sul nuovo TPS e un secondo insieme di dati
che contenga il risultato delle misure ese-
guite su tali unita in condizioni di difficolta
crescente, attraverso i quali provare il risul-
tato del calcolo eseguito dal sistema in con-

Fisica in Medicina - 32007



dizioni analoghe. In questo modo, si evite-
rebbe all’utilizzatore I'impegno di acquisire i
dati per la preparazione delle sue unita
radiogene nel sistema e per il confronto del
dato calcolato con il misurato al solo fine di
completare le prove di accettazione del
sistema in tempi rapidi. A tale scopo il
documento e corredato da un CD-ROM
contenente le informazioni suddette, da uti-
lizzare naturalmente esclusivamente per
dimostrare che le prestazioni del sistema
siano conformi al rapporto IEC 62083.

Il secondo capitolo espone scopi e pro-
positi della pubblicazione, esplicitando che
essa serve sia per i costruttori/ venditori/
installatori che per coloro i quali acquistino
o comunque utilizzino il prodotto. Viene
inoltre nuovamente affermato che essa con-
sidera come punto di partenza il rapporto
IEC 62083 o, meglio, l'interpretazione che
IAEA ne fa, cercando di mantenersi il piu
aderente possibile allo spirito con il quale
esso € stato concepito. Infine si afferma che
il documento IAEA cerca di tenere conto
prevalentemente delle esigenze dei paesi in
via di sviluppo e pertanto fa riferimento ai
TPS di base, tralasciando dispositivi o
moduli dedicati a tecniche particolari o sofi-
sticate.

Il capitolo successivo € volto a chiarire il
modo in cui utilizzare il documento, esplici-
tando in particolare i concetti di {ype tests,
cioe le prove che deve eseguire il costrutto-
re in casa madre, per stabilire che il sistema
sia confacente a specificati criteri, e di site
tests, cioe le prove che il sistema sia confa-
cente a specificati criteri, da effettuarsi subi-
to dopo l'installazione presso il cliente, ese-
guite congiuntamente da fornitore/installa-
tore e cliente/utilizzatore, e di test addizio-
nali, a completamento dei precedenti e sta-
biliti di comune accordo tra fornitore/instal-
latore e cliente/ utilizzatore. Concetti analo-
ghi erano precedentemente stati introdotti
nel Booklet n.7 con il nome di vendor
acceptance tests e user commissioning
tests, per i quali venivano piuttosto chiara-
mente indicate responsabilita e modalita. In
modo un po’ meno sistematico anche il rap-
porto tecnico IAEA n. 430 dava indicazioni
analoghe, pur senza esplicitamente dare un
nome alla categoria delle prove.

Il quarto capitolo & dedicato ad illustrare
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la provenienza e la genesi dei dati forniti sul
CD-ROM e le modalita che ne consentono
un corretto utilizzo.

Nei capitoli quinto e sesto, vengono
esposti su tabelle sintetiche i type tests e i
site tests, che fanno esplicito riferimento alla
loro classificazione sul rapporto IEC 62083
e che sono spesso completati da chiarimen-
ti sull’interpretazione da parte di IAEA e da
dettagli specifici. Un’analoga breve tabella
viene fornita nel capitolo settimo riguardo i
test aggiuntivi, per il dettaglio dei quali si
rimanda agli accordi specifici fornitore-
utente. Sostanzialmente i site tests non sono
che alcuni dei fype tests e possono venire
completati dalle prove mancanti con i test
opzionali; cio che & importante € che il for-
nitore debba dimostrare all’'utente che il
sistema che ¢ stato appena installato soddi-
sfa requisiti ben precisi e che i risultati delle
prove sul sito non siano discosti per piu
dello 0.5% da quelli ottenuti in casa madre.

Le appendici A, B e C descrivono nel
dettaglio i test dei vari tipi, con espliciti rife-
rimenti ai dati forniti nel CD-ROM allegato e
alle modalita con le quali servirsene, men-
tre 'allegato D fornisce una rappresentazio-
ne iconografica dei test, con una visione
immediata delle posizioni di valutazione
richieste.

Completano il lavoro i riferimenti biblio-
grafici, per la verita estremamente familiari
a chi si occupa dell’argomento, e un glos-
sario che punta spesso alle definizioni delle
pubblicazioni IEC.

II documento € disponibile in rete, non
corredato del CD-ROM cui fa riferimento, e
le osservazioni fatte fin qui sono pertanto
limitate all’analisi del solo scritto; I’acquisto
del rapporto comprende anche la fruibilita
dei dati su CD-ROM, ma é subordinato a
ordine e deve necessariamente sottostare
alle limitazioni imposte dai tempi di conse-
gna.

Anche senza la possibilita di verificare
completamente quanto riportato nel sup-
porto informatico allegato al rapporto, &
comunque possibile apprezzare le intenzio-
ni con le quali esso & stato concepito e
approvato: l'utente, anche nelle realta di
centri di radioterapia ormai avviati e di con-
solidata esperienza, si trova spesso solo




davanti al nuovo prodotto, del quale cono-
sce le specifiche tecniche dichiarate dalla
ditta, spesso scarne e improntate largamen-
te a pubblicizzare il prodotto per allargarne
il mercato. Il fornitore, che praticamente
sempre, almeno in ltalia, rappresenta sol-
tanto il costruttore, si ritira, lasciando che
|'utilizzatore se la sbrogli da sé con 'acqui-
sizione dei dati e i controlli, oppure si limita
a fare da tramite con la casa madre, in caso
di problemi o richieste di chiarimenti speci-
fici. L'informazione mediata & a volte anche
fonte di fraintendimenti e di perdite di
tempo uomo e tempo macchina, con le
immaginabili conseguenze. Se a cio si
aggiunge una documentazione talvolta
carente sulle modalita di acquisizione dei
dati e sui principi su cui gli algoritmi di cal-
colo della dose o altro si fondano, I'orizzon-
te si delinea poco sereno per chi deve met-
tere in funzione clinicamente il sistema,
specialmente se deve farlo in tempi rapidi.
La documentazione fornita dal costruttore,
inoltre, & spesso totalmente priva di infor-
mazioni sulle reali prestazioni del sistema,
specialmente in termini dosimetrici, o
comunque € molto carente e le richieste
dell’'utente al riguardo cadono nel vuoto.

Non & da dimenticare infine |'osservazio-
ne che il rapporto fa a proposito della dico-
tomia tra costruttore e fornitore, nel nostro
paese esistente pressoché per il 100% dei
sistemi commercializzati: chi realizza il pro-
dotto non corrisponde a chi lo commercia-
lizza e, spesso, I'utilizzatore si trova di fron-
te anche a una terza figura, che ¢ l'installa-
tore del sistema, ultima interfaccia con 'u-
tente, quasi mai in grado di rispondere a
quesiti specifici e costretto a riportare ad
altri le richieste.

Questa situazione, soprattutto se il pro-
dotto é di nuova introduzione sul mercato, &
piuttosto difficile da affrontare, per la man-
canza di esperienza o di adeguato addestra-
mento da parte di fornitore/installatore e
aggiunge ulteriore disagio all’'utente. Un’al-
tra dicotomia si trova in casa dell’'utente
stesso, dove il cliente, ovvero chi realmente
acquista il prodotto, non corrisponde a chi

poi l'utilizza e solo in realta in cui & consoli-
data la presenza del fisico in ambito medico
e in cui esiste una solida e fattiva collabora-
zione con il fruitore ultimo del prodotto rea-
lizzato dal TPS, cioe il servizio di Radiotera-
pia, si puo fare in modo che l'acquisto
venga fatto sulla base di considerazioni
complete e non di natura puramente econo-
mica.

A partire da questi presupposti, il docu-
mento proposto dall'lAEA mette in condi-
zione I'utilizzatore di avere a disposizione un
prodotto che gia il costruttore ha dovuto,
per sua parte, validare secondo criteri chia-
ri e provenienti da fonte autorevole; non
solo, ma la documentazione ottenuta a
seguito di queste prove deve essere prodot-
ta come parte del manuale d’uso del siste-
ma. Inoltre, all’atto dell’installazione, I'utiliz-
zatore pud avere il supporto del fornitore
per la validazione dei sistema sul sito, otti-
ma occasione per familiarizzare con il siste-
ma ed effettuare un addestramento addizio-
nale. Qualsiasi prova ulteriore si ritenga
inoltre di aggiungere a quelle stabilite dai
site tests va poi dibattuta e condivisa con il
fornitore, evitando cosi fastidiose e spesso
sterili discussioni, a seguito delle quali,
avendo ormai acquisito il sistema, I'utilizza-
tore € costretto a “subirne” le prestazioni o
le mancate prestazioni, prendendo esclusi-
vamente atto di quanto il suo TPS sa o non
sa fare.

Va comunque fatto osservare che l'ese-
cuzione dei test diffusamente spiegati nel
rapporto IAEA, in quanto esegduite su dati
relativi a unita radiogene per cosi dire “idea-
li”, non esentano I'utilizzatore dal validare il
sistema con le unita radiogene configurate
da lui o dalla casa madre per lui, con le
quali verranno effettivamente realizzati i
trattamenti. Si tratta pero, a questo punto,
di applicare dei criteri di validazione basati
sul presupposto che il fatto che il sistema
soddisfi i requisiti richiesti da IEC sia asso-
dato, ma che sia necessario verificare come
siano state inserite le unita radiogene di
interesse clinico e come l'utente sia in
grado di gestirle.
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Sensori scintillanti in fibra ottica
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Recentemente si assiste ad una crescente
esigenza di nuovi sistemi di rivelazione di
radiazioni ionizzanti per applicazioni in medi-
cina, grazie al notevole sviluppo di nuove
tecniche diagnostiche e radioterapiche. Fra i
principali requisiti che i sensori devono pos-
sedere si annoverano in particolare elevata
sensibilita e riproducibilita, costanza della
risposta anche in seguito a notevoli dosi di
irraggiamento, dimensioni ridotte, indipen-
denza dall’angolo di irraggiamento e dall’e-
nergia della radiazione. Inoltre, la possibilita
di effettuare misure in vivo, ovvero durante
'irraggiamento stesso, costituisce un notevo-
le vantaggio allo scopo di una corretta valu-
tazione della dose impartita al paziente. Per
poter operare in vivo, € altresi necessario che
il sistema dosimetrico consenta la rivelazione
on-line dei segnali a distanza opportuna dalla
zona di irraggiamento.

Esempi di sensori di radiazioni che opera-
no a distanza sono quelli a fibra ottica, che
allo stato attuale sono oggetto di ricerca
scientifica a livello internazionale. Essi consi-
stono in una piccola porzione (circa 1 cm) di
fibra sensibile alle radiazioni che opera come
sensore ottico, accoppiata fisicamente a una
fibra ottica passiva lunga a piacere (anche
diversi metri) per il trasporto del segnale al
sistema di rivelazione. A scopo dosimetrico
possono essere sfruttati diversi fenomeni otti-
ci quali 'assorbimento radioindotto (colora-
zione), la popolazione di difetti o livelli di
trappola del materiale, la scintillazionel.
Quest’'ultimo effetto, tipico dei materiali detti
scintillatori, € l'unico in grado di fornire
anche una valutazione istantanea del rateo di
dose e quindi un controllo in vivo della dose
assorbita. Siricorda che uno scintillatore & un

materiale in grado di assorbire energia sotto
forma di radiazioni ionizzanti (raggi X,
gamma o particelle cariche) e di convertirla
in modo efficiente e in tempi molto brevi (dai
nanosecondi ai millisecondi) in fotoni nel
campo del visibile o nel vicino ultravioletto. Il
fenomeno fisico viene chiamato “scintillazio-
ne” o “radioluminescenza”, ovvero emissione
di luminescenza indotta da radiazioni ioniz-
zanti. Quando viene accoppiato a opportuni
sistemi di rivelazione, quali per esempio tubi
fotomoltiplicatori o fotodiodi, uno scintillato-
re € in grado di fornire una misura diretta
della radiazione ionizzante?2.

La silice pura, materiale costituente le
fibre ottiche, possiede emissioni di scintilla-
zione alquanto deboli dovute a impurezze e
difetti intrinseci. L’introduzione di opportuni
joni attivatori consente di aumentare notevol-
mente I'emissione di scintillazione del mate-
riale, rendendo quindi possibile la discrimina-
zione del segnale proveniente dalla porzione
attiva di fibra collocata nel punto di interesse
dosimetrico da quella eventualmente prove-
niente dalla fibra passiva.

Per quanto riguarda gli attivatori, I'utilizzo
di ioni di terre rare € in linea di principio I'ap-
proccio piu promettente, considerata la loro
elevata efficienza luminosa. Nel seguito ver-
ranno presentate le caratteristiche fisiche di
un dosimetro a fibra ottica che vede la por-
zione di fibra attiva realizzata con silice “dro-
gata” con ioni Cerio luminescenti. Il materia-
le e prodotto dal Dipartimento di Scienza dei
Materiali dell’Universita di Milano-Bicocca, e
'attivita di sviluppo e sperimentazione del
sensore viene condotta nell’ambito di un pro-
getto della Regione Lombardia® anche in col-

*Progetto Regione Lombardia “New scintillating glasses (NSG)” per la promozione dell’eccellenza nei
meta-distretti industriali lombardi - Area tematica meta-distrettuale Nuovi Materiali (anni 2006-2008) con
la partecipazione di: Universita degli Studi di Milano-Bicocca, Istituto Europeo di Oncologia, FRAEN COR-
PORATION S.R.L., ELSE S.R.L., O.D.L. S.P.A., STARLITE S.R.L.
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laborazione con I’Ospedale Maggiore della
Carita di Novara.

La tecnologia di preparazione del vetro si
basa sulla tecnica Sol-Gel, che consente di
ottenere vetri di notevole efficienza luminosa
e, grazie all’assenza di fondenti nella loro
composizione, con caratteristiche di comple-
ta compatibilita con le fibre ottiche standard
e la loro tecnologia.

In uno schema semplificato il processo
produttivo di un vetro Sol-Gel in forma di
monolita puo essere riassunto come segue:

1) preparazione del Sol ponendo a reagire in
un opportuno solvente il precursore del
silicio (ad esempio tetra etil-ortosilicato -
TEOS), il drogante (nitrato della terra
rara) e 'acqua di idrolisi;

2) permanenza del sol in una camera termo-
statata in attesa della transizione Sol-Gel;

3) una volta ottenuto il gel, eliminazione per
lenta evaporazione del solvente fino ad
ottenere un monolita di Xerogel;

4) sinterizzazione per ottenere il vetro scintil-
lante a una temperatura di poco superiore
a 1000°C;

5) attivazione dello scintillatore con un pro-
cesso termico rapido (Rapid Thermal
Treatment - RTT) alla temperatura di
1600 - 1800° C o mandando a fusione la
massa vetrosa.

Con una modifica della procedura descrit-
ta, si & potuto facilmente produrre polvere del
vetro descritto al posto di un monolita; utiliz-
zando la tecnica del powder in tube si sono
poi ottenute fibre ottiche di vetro drogato con
Cerio in grado di emettere e convogliare effi-
cientemente luminescenza quando esposte a
radiazioni.

In breve la produzione di fibre scintillanti
puo essere cosi riassunta:

1) produzione di un gel umido come descrit-
to sopra (passaggi 1 e 2)

2) polverizzazione del gel e disidratazione
dello stesso a dare una polvere di erogel

3) sinterizzazione della polvere a circa 1000°
C

4) trattamento termico ad alta temperatura
della stessa

5) impaccamento della polvere in un tubo di
silice in vuoto spinto

6) collasso del tubo per fusione e immediata

filatura dello stesso volta a produrre la
fibra scintillante. (I punti 5) e 6) costitui-
scono la tecnica sopra citata di powder in
tube per la preparazione di fibre).

7) collegamento di uno spezzone (circa 1
cm) della fibra prodotta con una fibra otti-
ca ad ampia apertura numerica mediante
fusion splicing, ovvero incollaggio tramite
fusione.

In una prima fase di sperimentazione &
stato possibile dimostrare I'efficacia di proto-
tipi di sensori per radiazione, e la loro com-
petitivita rispetto ad altre tecnologie dello
stato dell’arte. Nel seguito vengono presenta-
ti alcuni risultati significativi.

La Figura 1 mostra spettri di radiolumine-
scenza ottenuti su monoliti di silice conte-
nenti 0.1% molare di Cerio, a diverse tempe-
rature di densificazione del vetro. Si osserva
I'aumento dell’intensita degli spettri all’au-
mentare della temperatura, indice del pro-
gressivo desorbimento di elementi organici e
della formazione del vetro che viene comple-
tata a circa 1050 °C 3.
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Fig. 1: Radioluminescenza indotta da raggi X (30
kV) in SiO5:0.1 mol% Ce densificata a diverse

temperature come indicato nella figura.

La Figura 2 mostra invece il notevole
incremento del segnale di radio-luminescen-
za indotto da RTT (Rapid Thermal Treatment)
a 1600-1800 °C. Come si puo osservare,
dopo tale trattamento I'intensita di radiolumi-
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nescenza risulta circa 2 volte superiore a
quella di Bi;Ge5O,, (BGO), un cristallo scin-
tillatore commerciale considerato come rife-
rimento per questo studio4.

Alcune proprieta dosimetriche delle fibre
ottiche preparate a partire dai monoliti sono
riportate nelle successive figure, dove sono
considerati irraggiamenti sia con raggi X° che
con fotoni di piu alta energia®. Nel primo
caso (Figura 3) si puo apprezzare l'ottima
linearita di risposta su un ampio intervallo di
ratei di dose, da circa 6x10-3 a oltre 10
mGy/s. Nella figura, la linea tratteggiata oriz-
zontale ¢ il valore medio delle fluttuazioni sta-
tistiche del fondo del fotomoltiplicatore (EMI
9125 @B); nell’ipotesi di linearita della rispo-
sta anche a basse dosi, si evince che il dosi-
metro puo essere in grado di rivelare anche
ratei di dose inferiori a 10-3 mQGy/s>.

La Figura 4 mostra invece una serie di
misure di radioluminescenza effettuate espo-
nendo la fibra attiva a un fascio di fotoni di

dimensione 10x10 cm?2 generati da una unita
di Cobaltoterapia. Il dosimetro & stato collo-
cato alla profondita di 5 cm in un fantoccio
ad acqua, posizionato a una SSD (Source-
Surface Distance) di 80 cm. Le misure sono
state effettuate irraggiando la fibra per 1
minuto, con un rateo di dose di 36 cGy/min
alla profondita di misura. L’altezza e I'integra-
le delle curve sono proporzionali rispettiva-
mente al rateo di dose e alla dose totale
assorbita. La riproducibilita, calcolata come
errore percentuale della media dell’integrale
di 10 curve, risulta dell’ordine di 0.5% con-
frontabile con i valori di ripetibilita tipici delle
camere ionizzazione.
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Fig. 4: Serie di misure di Radioluminescenza della
fibra vs. tempo di irraggiamento, ottenute utiliz-
zando un fascio di fotoni prodotti da una unita di
Cobaltoterapia.
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Fig. 2: Radioluminescenza indotta da raggi X (30
kV) in SiO5:0.1 mol% Ce densificata a 1050 °C
(curva verde) oppure in seguito a RTT (curva
rossa). Per confronto si riporta anche lo spettro di
un cristallo di BiyGesOy, (curva nera).
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Fig. 3: Radioluminescenza di una fibra composita
con la parte attiva contenente 0.05 mol% di Cerio,
a diversi ratei di dose utilizzando raggi X da 20 kV
e 32 kV. La linea tratteggiata orizzontale rappre-
senta le fluttuazioni statistiche del fondo del foto-
moltiplicatore.
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La Figura 5 mostra un confronto tra la curva
di dose in profondita di un campo 10 x 10
cm? misurata con la fibra attivata al Cerio e
quella ottenuta con una camera a ionizzazio-
ne ExradinA12. Si osserva un buon accordo

tra i due sistemi.
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Fig. 5: Curva di dose in profondita di un fascio di
fotoni prodotti da una unita di Cobaltoterapia
misurata con la fibra e con una camera a ionizza-
zione.

Le ridotte dimensioni del diametro della
fibra (circa 200 micron) rendono il sistema
particolarmente adatto alla caratterizzazione
dosimetrica di campi piccoli. La Figura 6
mostra la misura degli Output Factor di
campi stereotassici effettuata sia con la fibra
attivata al Cerio sia con una microcamera a
ionizzazione (Exradin A16). I collimatori ste-
reotassici di forma circolare e diametro tra
12.5 mm e 40 mm sono montati su un acce-
leratore lineare Varian Clinac 600 DBX che
genera fotoni da 6 MV. La fibra ¢ stata posta
verticalmente sull’asse del fascio in un fan-
toccio ad acqua alla profondita di 16 mm e il
valore degli Output Factor & stato calcolato
facendo il rapporto della lettura di ogni
campo rispetto al campo di riferimento 10
x10 cmz2.

Si osserva un buon accordo tra i valori
ottenuti con i sistemi di misura soprattutto a
partire dal campo di diametro 15 mm. Si evi-
denzia una piccola discrepanza (dell’ordine
dell’1%) per il collimatore da 12.5 mm dovu-
ta probabilmente alla minore dimensione
della fibra rispetto al volume di raccolta della
microcamera.

Le caratteristiche fisiche e geometriche
del nuovo rivelatore ne rendono proponibile

I'impiego in numerose applicazioni mediche,
in campo sia diagnostico che terapeutico.
Nell’ambito del progetto “New scintillating
glasses” finanziato dalla Regione Lombardia
e stata quindi avviata la sperimentazione del
nuovo dosimetro a fibra ottica scintillante (v.
Fig. 6) in alcuni settori specifici.
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Fig. 6: Output Factor di campi stereotassici misu-
rati con la fibra attivata al Cerio e confrontati con
quelli ottenuti con un microcamera a ionizzazione.

Le caratteristiche innovative del sensore a
fibra ottica possono essere cosi riassunte:

- volume ridotto (diametro della fibra 100-
200 micron); cido comporta la possibilita
di misure di dose puntuali e con trascu-
rabile perturbazione del campo di irrag-
giamento

- possibilita di misure simultanee in nume-
rosi punti tramite 'uso di diverse fibre
collegate alla stessa unita di lettura

- possibilita di misure di tipo remoto a
distanza di diversi metri dal campo di
irraggiamento

- utilizzo in tempo reale e in vivo (misure
del rateo di dose in intervalli temporali a
partire da 10 ms, accoppiate a misure di
dose totale accumulata progressivamen-
te durante I'irraggiamento)

- elevata sensibilita e riproducibilita

- indipendenza della sensibilita dalla dose
accumulata

- indipendenza della risposta dalle condi-
zioni ambientali (quali temperatura fino
almeno a 50 °C, pressione, umidita del-
I'aria)

- linearita della risposta in un ampio inter-
vallo di dose e di ratei di dose®
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- trascurabile degrado del dosimetro fino a I'assenza di connessioni elettriche, con con-

dosi accumulate di almeno 1000 Gy> seguente possibilita di impiego sicuro per
misure anche in vivo, ne rendono proponibi-
le I'impiego in moltissimi ambiti diagnostici e
terapeutici. La prossima realizzazione di un

- assenza di tossicita

Le caratteristiche del nuovo dosimetro a

fibra ottica (v. Fig. 7), e in particolare I'am- sistema dosimetrico “multidetettore” (sino a
pio range dinamico, I’elevata risoluzione spa- 10 rivelatori) consentira di ampliare ulterior-
ziale conseguente alla piccole dimensioni e mente le possibilita di impiego.
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Figura 7. Il prototipo del nuovo dosimetro: un fotomoltiplicatore (o un diodo) raccoglie la luce prodotta
dalla radiazione nel vetro radioluminescente e trasportata dalla fibra ottica e la trasforma in un segnale
elettrico.

Possibili applicazioni in radiodiagnostica

Mammografia. La mammografia, come € ben noto, costituisce la tecnica diagnostica piu effi-
cace e piu diffusa per la diagnosi precoce di tumori mammari. In particolare, lo screening mam-
mografico viene considerato giustificato proprio in considerazione del beneficio conseguente a
un’eventuale diagnosi precoce e, dove organizzato, viene eseguito con frequenza biennale su
donne apparentemente sane, a partire da un’eta di 40-45 anni. In alcuni casi, seppure rari, I'e-
same deve essere ripetuto, per motivi clinici o tecnici, sulla stessa paziente, aumentando cosi,
pur se in misura molto limitata, il rischio di insorgenza di un tumore radioindotto. | descrittori
usuali della dose (dose di ingresso e dose ghiandolare media, calcolate a partire dai parametri
di esposizione) forniscono una buona stima della dose assorbita.
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L’uso del nuovo dosimetro a fibra ottica potra
consentire, in casi selezionati, una verifica
dosimetrica in vivo, resa possibile anche
dalla scarsa perturbazione dell'immagine
dovuta alla presenza del rivelatore (v. Fig. 8).
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Figura 8. Immagine di fantoccio per mammogra-
fia, spessore 43 mm (28 kV — 58 mAs - combina-
zione anodo-filtro: Mo/Rh - dose ghiandolare
media 1.32 mQGy), nella quale sono visibili il rive-
latore e la fibra ottica.

Tomografia computerizzata. Nei paesi
industrializzati la TC contribuisce per circa il
50% alla dose collettiva dovuta a esami
radiologici. La recente introduzione della
tomografia “multistrato” (MSCT), se da un
lato consente l'acquisizione in tempi estre-
mamente brevi delle immagini TC di ampie
regioni corporee e una grande accuratezza
diagnostica, dall’altro puo comportare, se
non impiegata con grande cautela, 1'assorbi-
mento di dosi molto elevate, anche di qual-
che decina di mSyv, nella regione corporea
esaminata. In base alla normativa CEI-EN il
software di ogni apparecchiatura deve preve-
dere il calcolo sia dei descrittori usuali, sia
della dose nella regione esaminata a partire
dai parametri di acquisizione, e la sua pre-

sentazione sul monitor della consolle di
comando e controllo dell’apparecchiatura.
Prima di applicare uno specifico protocollo di
acquisizione, I'operatore ha quindi a disposi-
zione lo “strumento” idoneo all’ottimizzazione
dosimetrica della procedura. Spesso, peral-
tro, le verifiche dosimetriche dimostrano che
i valori calcolati dal software non sono suffi-
cientemente accurati. In questo caso, 'uso
del nuovo dosimetro a fibra ottica, la cui pre-
senza non introduce alcuna perturbazione
delllimmagine, potra consentire la misura in
vivo e in tempo reale della dose in piu punti
diversi, particolarmente utile e significativa
nel caso di valutazioni dosimetriche su
pazienti sottoposte a esami di TC in gravi-
danza.

Procedure radiologiche interventistiche.

La dose erogata al paziente nel corso di
procedure interventistiche (quali cateterismo
cardiaco, carotidografia, embolizzazione,
ecc.) pud essere molto elevata. In alcuni
casi, documentati anche nella letteratura, la
dose cutanea ¢é stata superiore alla soglia per
effetti deterministici sulla cute (eritema,
radiodermite e successiva radionecrosi).
Anche la dose assorbita dagli operatori,
soprattutto per esposizione parziale (mani e
avambracci, cristallino, tiroide) pud essere
molto elevata, tanto da dover adottare prov-
vedimenti radioprotezionistici (quali la limita-
zione del numero di procedure/operatore)
intesi a prevenire il superamento dei limiti di
dose. Il nuovo sistema dosimetrico, nella ver-
sione “multidetettore” potra trovare ampie
possibilita di impiego per il monitoraggio, in
vivo e in tempo reale, della dose ai pazienti in
numerose posizioni corporee, nonché per il
monitoraggio dosimetrico degli operatori.

Possibili applicazioni in radioterapia

Per le sue caratteristiche intrinseche il
nuovo dosimetro a fibra ottica potra, dopo
opportuna calibrazione, essere impiegato per
misure dosimetriche con qualsiasi tipo di
radiazione e per qualsiasi tecnica radioterapi-
ca; qui di seguito, vengono illustrate quelle
nelle quali i vantaggi rispetto ai sistemi dosi-
metrici tradizionali appaiono piu rilevanti.

Dosimetria in vivo durante trattamenti
IMRT di tumori della regine cervico-facciale.
La radioterapia a modulazione di intensita e
ormai divenuta la tecnica standard per il trat-
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tamento di tumori della regione cervico-fac-
ciale, quali ad esempio tumori del rino- e del-
I'orofaringe. Essa consente di ottenere una
elevata conformazione della dose alla forma
e alle dimensioni del volume bersaglio, con
un discreto risparmio degli organi e delle
strutture radiosensibili adiacenti (midollo
spinale, nervo ottico, ghiandole parotidi,
ecdc.).

La misura in vivo della dose di ingresso
mediante diodi oppure rivelatori a termolu-
minescenza, che & particolarmente utile nella
radioterapia convenzionale, non & altrettanto
significativa e accurata nell'impiego di campi
a intensita modulata, a causa degli elevati
gradienti di dose. Recentemente, I'ntroduzio-
ne dei dosimetri a semiconduttore micro-
Mosfet ha permesso di superare, almeno in
parte, le difficolta sopra accennate: per le
loro dimensioni, per la dipendenza direziona-
le della risposta e, soprattutto, per la elettri-
ca, pero, essi non possono essere utilizzati
per misure endocavitarie. Poiché nella piu
parte dei casi la cavita nasale € compresa nel
PTV, il nuovo dosimetro a fibra ottica potra
invece essere inserito in un sottile catetere e
introdotto all’interno della cavita, consenten-
do cosi una verifica estremamente accurata e
spazialmente selettiva dell’accuratezza dei
valori calcolati dal sistema di treatment-plan-
ning. 1l sistema multi-detettore permettera
una verifica dosimetrica in un numero eleva-
to di punti.

Dosimetria in vivo durante trattamenti
guidati dalle immagini sotto controllo fluoro-
scopico (IGRT). L’accuratezza di erogazione
della dose al volume bersaglio € strettamen-
te correlata alla possibilita di valutare e tene-
re sotto controllo il movimento degli organi,
determinato sia da processi fisiologici sia
dagli atti respiratori. L’efficacia terapeutica
delle tecniche radioterapiche piu sofisticate e
spazialmente selettive (irradiazione stereo-
tassica, IMRT) puo essere del tutto compro-
messa dalla mancanza di controllo del movi-
mento degli organi e, conseguentemente, del
volume bersaglio. Recentemente, sono state
sviluppate e introdotte nella pratica clinica
radioterapica nuove tecniche di imaging che
consentono, in occasione di ciascuna sessio-
ne di trattamento, di visualizzare direttamen-
te il volume bersaglio (cone-beam CT, US).
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Altre tecniche, quali quelle basate su un
sistema di imaging fluoroscopico installato
direttamente sull’acceleratore (On-board
imager, Varian) consentono di visualizzare in
tempo reale il movimento del volume bersa-
glio. Nei casi in cui si utilizzi anche il gating
respiratorio, le immagini fluoroscopiche
devono essere acquisite prima di ciascuna
sessione di trattamento, al fine di verificare la
correlazione fra il pattern respiratorio e il
movimento del volume bersaglio. In tale con-
testo, il nuovo dosimetro, in particolare quel-
lo a multi-detettore, potra essere vantaggio-
samente impiegato per misurare il contributo
dell’esplorazione fgluoroscopica alla dose al
paziente.

Dosimetria in vivo nella radioterapia
intraoperatoria. La dosimetria in vivo riveste
un ruolo molto importante nella radioterapia
intraoperatoria (IORT) con fasci di elettroni.
Essa prevede la somministrazione di una
dose singola molto elevata al paziente. Le
caratteristiche principali di un sistema dosi-
metrico utilizzabile per misurare in vivo la
dose somministrata sono le seguenti: lettura
della dose in tempo reale, perturbazione tra-
scurabile del campo di trattamento, piccole
dimensioni, assenza di connessioni elettriche
e risposta indipendente dalla dose per impul-
so, dall’angolo di incidenza del fascio e dalla
temperatura corporea. A tutt’oggi, per misu-
re dosimetriche in vivo in corso di IORT sono
state utilizzate pellicole gaf-cromiche (che,
come € ben noto, non sono in grado di con-
sentire una valutazione dosimetrica in tempo
reale) e diodi micro-Mosfet, che pero neces-
sitano di una connessione elettrica e presen-
tano una forte anisotropia della risposta, e
sono quindi scarsamente affidabili.

Nell’ambito della IORT per tumori mam-
mari in fase iniziale, il nuovo dosimetro a
fibra ottica sara oggetto di uno studio
approfondito, in quanto potra essere utilizza-
to per la misura sia della dose di ingresso, in
corrispondenza del centro del letto chirurgi-
co, sia della dose di uscita, e cioe al di sotto
del tessuto mammario residuo , a livello dello
schermo utilizzato per proteggere i tessuti
sottostanti. Di particolare utilita sara I'impie-
go del dosimetro multi-detettore, che con-
sentira la misura della dose anche in corri-
spondenza di zone periferiche.




I'otal counts

Figura 9. Le misure eseguite preliminarmente su
fasci di elettroni pulsati, mostrano un’ottima line-
rarita della risposta su un ampio intervallo di dosi.

Figura 10. L’acceleratore lineare Novac 7 per
IORT sul quale sono state eseguite le prime misu-
re.

Dosimetria in vivo nell’irradiazione cor-
porea totale (TBI). Come ¢ sottolineato nelle
linee guida internazionali e nazionali sull’as-
sicurazione della qualita nell’irradiazione cor-
porea totale, la complessita di questa parti-
colare tecnica radioterapica, che ha lo scopo
di somministrare una dose uniforme all’inte-
ro soma del paziente, rende praticamente

indispensabile ’esecuzione di accurate valu-
tazioni dosimetriche in vivo. La dose all’emi-
spessore, puo essere determinata a partire
da misure di dose in ingresso e in uscita in
corrispondenza di diversi distretti anatomici,
eseguite utilizzando diodi al silicio o rivelato-
ri Mosfet posizionati sulla cute del paziente.
In alternativa a queste tecniche dosimetriche,
verra studiata la possibilita di impiegare il
nuovo dosimetro a fibra ottica, nella configu-
razione a multi-detettore: le sue caratteristi-
che piu significative per questo tipo di impie-
go sono la robustezza meccanica, la durata di
vita, I'indipendenza della risposta dalla tem-
peratura corporea e, non meno importante,
'elevatissima risoluzione spaziale.

Dosimetria in vivo in brachiterapia.

In brachiterapia, la dosimetria in vivo
viene esegduita principalmente per misurare
la dose assorbita negli organi e nei tessuti cri-
tici prossimi al volume bersaglio. Si tratta,
nondimeno, di una procedura poco diffusa, a
causa soprattutto dell’incertezza globale del
risultato, legata soprattutto agli elevati gra-
dienti di dose tipici della brachiterapia. Le
misure eseguibili con rivelatori a termolumi-
nescenza non sono intrinsecamente in grado
di fornire i valori della dose in tempo reale.
Gli stessi dosimetri Mosfet hanno scarsissime
possibilita di impiego,soprattutto a causa di
limitazioni di tipo meccanico e all’anisotropia
della risposta.

Il nuovo dosimetro a fibra ottica possiede
tutte le caratteristiche che, almeno in linea di
principio, lo rendono il rivelatore ideale per
questo tipo di applicazione. | settori nei quali
potrebbe essere vantaggiosamente impiega-
to sono i seguenti:

- dosimetria in vivo (retto ed eventualmen-
te anche vescica) nei trattamenti gineco-
logici;

- dosimetria in vivo e in tempo reale (ure-
tra) nell'impianto permanente di semi
radioattivi (12°]) di tumori della prostata,
con possibilita di modificare la disposi-
zione programmata dei semi in funzione
del valore misurato nell’uretra;

- utilizzazione del dosimetro, opportuna-
mente calibrato e associato a fantocci
dedicati, per una verifica rapida e accu-

rata dell’attivita delle sorgenti di 192Ir e di
125]
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Sistema di frazionamento automatico

Mod. NMC-p

Il sistema di frazionamento automatico Mod. NMC-p & un sistema schermato a flusso laminare verticale progettato
appositamente per la preparazione automatica di dosi per la diagnostica PET e per il frazionamento di dosi di
radioisotopi della medicina nucleare convenzionale, in accordo con le procedure cGMP.

Il sistema di frazionamento automatico Mod. NMC-p risulta una soluzione economica, versatile e tecnologicamente
avanzata, per qualsiasi necessita nella dispensazione di prodotti radiofarmaceutici in PET e in medicina nucleare.
Questo sistema & composto da:

© Cella di manipolazione Med. Nucleare e PET Mod. NMC 30/DDS-VF (foto 1)

Schermatura Versione “Light” Versione “Heavy”
- Schermatura Pb su tuttii lati: 30 mm Pb - Schermatura Pb su tutti i lati: 50 mm Ph
- Finestra: 30 mm Pb Eq - Finestra: 50 mm Pb Eq
- Area calibratore: 50 mm Pb - Area calibratore: 50 mm Pb
- Peso totale: 3000 Kg - Peso totale: 4000 Kg
Certificazioni

- U.S. Federal Standard 209E Classe 100 (M 3.5) (contaminazione particellare dellaria)
- EEC GMP II1 ED. Classe “A” (contaminazione particellare dellaria)
- IS0 14644-3 e NSF 49 (flusso laminare)
Dimensioni
Esterne: Larghezza: 1000 mm / Profondita: 850 mm / Altezza: 2480 mm
Interne (utili): Larghezza: 740 mm / Profondita: 585 mm / Altezza: 730 mm

© Nuova unita di frazionamento automatico delle dosi microDDS-A (patent pending) (foto 2)
- Accuratezza in volume: o < 8
- Tempo medio di preparazione (per siringa): < 60 sec.

Esempi di accuratezza sull'attivita in condizioni operative tipiche di una Radiofarmacia
(Fine della sintesi: 120 mCi/mL - Siringa da 10 mCi e 30 mCi/mL - Siringa da 10 mCi ):

Concentrazione EOS 120 | mCi/mL

Attivita richiesta in siringa 10 | mCi(i.e. 0,083 mL)
Accuratezza 96 | %

Concentrazione EOS 30 | mCi/mL

Attivita richiesta in siringa 10 | mCif(i.e.0,33mL)
Accuratezza 24 | %

- Conformita all'FDA 21 CFR part.11

- Moduli: database pazienti, gestione calibratore di dose, misura residuo, statistiche,
veloce e facile inserimento dati del paziente, archivio database delle dosi faciimente
scaricabile on-line.
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Determinazione dell'Intracranial Compliance
con tecniche a Risonanza Magnetica
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INTRODUZIONE

In Risonanza Magnetica, oltre ad immagi-
ni di tipo morfologico, € possibile ottenere un
numero rilevante di parametri quantitativi. In
particolare I'impiego di sequenze a contrasto
di fase (PCA) rende possibile la quantifica-
zione delle velocita dei tessuti in movimento
come, ad es., il sangue e il liquido cerebro-
spinale (CSF).

Le sequenze PCA sono state largamente
utilizzate nel tentativo di caratterizzare alcuni
tipi di patologie legate all’alterazione della
pressione intracranica (ICP) come la malfor-
mazione di Arnold-Chiari e lipertensione
liquorale benigna, in quanto I'imaging radio-
logico non sempre fornisce un quadro com-
pleto non essendo ancora stati definiti, tra
Ialtro, criteri esaustivi per la diagnosi. | para-
metri rilevati si riferiscono quasi sempre a
misure di velocita, flusso e volume liquorale
all’altezza del tratto cervicale della colonna
vertebrale in corrispondenza della forame
magno, C1 e C2 [1,2,3]. I risultati non sem-
pre concordanti fino ad ora pubblicati indu-
cono a pensare che non si sia ancora identi-
ficato il parametro in grado di descrivere in
maniera esaustiva I'ambito di normalita
rispetto a quello patologico. Per cui la misu-
ra di un parametro correlato con la pressione
intracranica potrebbe essere una valida alter-
nativa nell’affrontare la diagnosi su questo
tipo di patologie.

La Malformazione di Chiari 1 viene dia-
gnosticata sulla base della discesa delle ton-
sille cerebellari (vedi figl), che fungono da
“tappo” per il circuito liquorale ed annovera,
fra i sintomi, dal mal di testa acuto fino a
deficit motori e sensoriali.
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Fig 1 Esempio di MC1: discesa delle tonsille
cerebellari a ostacolo del deflusso del CSF
nel canale spinale

L’lpertensione liquorale benigna corri-
sponde ad un aumento della pressione liquo-
rale intracranica (ICP) senza che siano evi-
denti le cause, quali, per es. la presenza di
una massa cistica o tumorale all’interno del-
I'encefalo. Viene infatti denominata “pseudo-
tumor cerebri”. La misurazione della pressio-
ne liquorale in un certo numero di esperi-
menti ha portato ad identificare un intervallo
di riferimento per I'ICP superiore ai 20-25
cmH,0, (circa 15-18 mm Hg), laddove nei
soggetti normali puo variare dai 5 ai 15 mm
Hg [5].

In questo studio e stato testato un metodo
per la misura della Compliance Intracranica
(ICC), parametro proporzionale all’inverso
della pressione intracranica, sulla base di un




protocollo modificato a partire da quello pro-
posto da Alperin et al.[4], su un gruppo di
pazienti affetti da Malformazione di Arnold-
Chiari o Ipertensione liquorale benigna e su
un gruppo di soggetti sani . Il protocollo e
stato applicato in via sperimentale, su un
ristretto gruppo di pazienti con diagnosi di
Malformazione di Arnold-Chiari di tipo O
(medesimi sintomi della Chiari 1, ma senza
segni radiologici), con I'obiettivo di mostrare
come questo tipo di misura puo essere utile
elemento di indirizzo nella diagnosi. Vengono
inoltre descritti i risultati delle misure effet-
tuate in sede pre e post operatoria su un
paziente con diagnosi di Chiari di tipo 0.

MATERIALI e METODI

Dalla fisiologia [6] € nota la relazione
esponenzionale fra la Pressione ed il Volume
intracranico: P = Pe™""”

Si definisce IntraCranial Compliance il
parametro inversamente proporzionale alla
variazione di pressione: /CC = -

I significato dell'lCC non ¢ a tutt’oggi per-
fettamente definito, anche se & possibile
intenderlo come la capacita del tessuto cere-
brale di assorbire 'onda sistolica vascolare.
Per calcolare I'lCC si procede separatamente
alla misura di dV (di seguito chiamato Intra-
Cranial Volume Change - ICVC) avvalendosi
del modello compartimentale del sistema
craniospinale e di dP mediante le eq. di
Navier-Stokes linearizzate.

Protocollo di acquisizione.

Nella prima fase dello studio sono stati
esaminati 11 pazienti con diagnosi di Malfor-
mazione di Chiari di tipo 1 e Ipertensione
Liquorale Benigna (eta media 37+17 anni) e
16 volontari sani (eta media 27+3 anni).

Nella seconda fase sono stati studiati 4
pazienti, tutte femmine, eta media 47 anni,
con diagnosi di Chiari O; per una paziente di
questo gruppo é stato eseguito il controllo
post-operatorio a distanza di 3 mesi.

Lo studio e stato effettuato con RM 3T
Intera-Achieva (PMS, Best, The Needer-
lands).

Il protocollo d’indagine prevede un’acqui-

sizione sagittale standard pesata in T2 e una
serie di acquisizioni Phase Contrast per valu-

tare i flussi vascolari e liquorali, in particola-
re, a livello del corpo vertebrale C2 e C3
(acquisizione liquorale; VENC=7cm/s) e per-
pendicolare ai vasi arteriosi delle carotidi
interne e vertebrali anteriori (acquisizione
vascolare; VENC=70-90cm/s). L'acquisizio-
ne delle sequenze Phase Contrast sono state
sincronizzate con il ciclo cardiaco mediante
ECG o PPd.

Misure di ICVC.

II modello compartimentale del sistema
cranio-spinale (fig. 2). prevede, come unici
canali di ingresso e uscita, I'afflusso arterio-
so e il deflusso venoso e, fra il compartimen-
to cranico e quello spinale, il flusso bidirezio-
nale del CSF.

Cranium (nearly rigid»

— vasculature

venous
outflow

spinal canal
{compliant)

Fig. 2 Modello Compartimentale semplificato
del sistema craniospinale

Il modello si avvale della teoria di Monro-
Killie, che postula che il tessuto vascolare,
liquorale e cerebrale sono incomprimibili e il
volume del cranio € costante. In merito a
quest’ultima ipotesi € stato osservato che
piccole e periodiche variazioni del volume
intracranico avvengono nell’ambito del ciclo
cardiaco. La variazione massima del volume
intracranico ¢ il dV da determinare. Mediante
I'acquisizione vascolare si determinano i
contributi per i vasi arteriosi (carotidi interne
e vertebrali anteriori) e venosi (giugulari
interne) vedi fig. 3.

Il valore massimo dell'integrale della
somma algebrica tra i contributi vascolari e
liquorali (a C2 o C3) per ogni fase del ciclo
cardiaco ¢ il ICVC, una volta corretto il con-
tributo venoso con il vincolo di volume intra-
cranico costante nell’ambito del ciclo cardia-
co.
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Fig. 3 Elaborazione delle sequenze vascolari: a sinistra visualizzazione delle RO,
e a destra grafici dei flussi nel tempo per i diversi vasi

Misure di dP

Sulla base delle eq. di Navier-Stokes
linearizzate, € stato dimostrato [7] con simu-
lazioni che, per un canale spinale sufficiente-
mente ampio (area maggiore di 2,15cm?2),
vale asintoticamente la relazione

— 4w 8_p = pﬁ
0z ot
dove Aflow ¢ J'area intercettata dal flusso,
dp/oz ¢ il gradiente di pressione, p & la den-
sita del liquor e dQCSF/Jt & la variazione del
flusso liquorale nel tempo.

Da un controllo sulle aree, € emerso che
tale approssimazione si puo ritenere ragione-
volmente valida a C2 (area media:2,21cm?)
ma non a C3 (area media 1,21 cm?2). E’ stato
quindi osservato sperimentalmente [4] che
I'escursione picco-picco del gradiente di
pressione €& proporzionale all’ escursione
picco-picco della pressione intracranica nel
ciclo cardiaco.

L’'interfaccia “Flux”

Per procedere operativamente alle misure
¢ stata realizzata un’interfaccia grafica in
ambiente Matlab (The Mathworks,Inc) che
permette di caricare le immagini di risonanza
in formato DICOM standard e DICOM enhan-
ched (talvolta denominato DICOM 4.0) che
implementa il software prelude del pacchetto
FSL (Oxford University) per la correzione
dell’artefatto da aliasing. Nell'interfaccia Flux
(vedi fig. 4) sono presenti due riquadri che
permettono di visualizzare contemporanea-
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mente le immagini ricostruite in modulo e in
differenza di fase.

Per la definizione dei lumi dei vasi sono
previsti due metodi. Il primo, tradizionale,
prevede una segmentazione manuale del
perimetro della zona di interesse; il secondo
€ basato invece sul test statistico della cross-
correlazione e richiede all’'utente di seleziona-
re un punto rappresentativo della forma d’on-
da delle velocita all’interno del vaso e quindi
definisce come punti della regione di interes-
se I'insieme dei punti che soddisfa le seguen-
ti condizioni: valore di cross correlazione
superiore al valore di soglia definito dall’u-
tente e appartenenza al cluster del punto ini-
ziale indicato. Il S/W consente anche di indi-
care piu punti rappresentativi.

Nell'interfaccia € prevista I'opzione per
convertire i dati ottenuti in un formato leggi-
bile da Matlab per poter effettuare le post ela-
borazioni necessarie per la misurazione delle
variazioni di volume e di pressione intracrani-
ci.

| parametri misurati per ogni vaso sono: la
velocita media per fase del ciclo cardiaco,
I'area della regione di interesse, il flusso, il
volume mediato sulla componente sistolica e
diastolica, definito come Vol = (EHVoli j/ 2

e il volume residuo " = XVl

Per quanto riguarda le sequenze vascolari
si misurano le portate della carotide interna
di sinistra e di destra, indicate rispettivamen-
te con ICA_L e ICA_R, delle vertebrali di sini-
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stra e di destra, indicate con VA_L e VA_R e,
dove possibile, delle giugulari [JV_L e IJV_R
e di altre vene di minore importanza che si
ritiene possano far defluire il sangue dall’en-
cefalo.

Nelle sequenze PCA & noto che tessuti
stazionari possono presentare valore medio
non nullo a causa delle eddy currents. Per
quantificare il CSF & stato pertanto messo a
punto un algoritmo che, sulla base dei valori
ottenuti su una regione di interesse definita
su un tessuto stazionario nell’ambito del ciclo
cardiaco (ad es. il midollo), misura lo scosta-
mento dal valore nullo e corregge le singole
misure delle velocita medie del CSF. Per
ovviare a questo artefatto la ditta produttrice
ha implementato un filtro che prevede una
sorta di convoluzione con una regione di area
pari a circa un decimo dell’'immagine. In que-
sto modo non si osservava movimento
medio nei tessuti stazionari, ma neanche si
apprezzava adeguatamente il picco di velo-
cita determinato dalla fase sistolica del batti-
to cardiaco. Per poter effettuare le misure e
stato quindi necessario disattivare tale filtro.
La correzione da noi implementata & di ordi-

ne 0 e non tiene conto delle eventuali diffe-
renze regionali nello shift; € pero stato dimo-
strato che tali differenze hanno un comporta-
mento caratterizzato dalle basse frequenze e,
in base ad una serie di acquisizioni eseguite
in fase di set-up dello studio, si ritiene al
momento sufficiente questo grado di corre-
zione.

Per ogni soggetto sono stati analizzati, sia
a livello di C2 che di C3, i seguenti parame-
tri liquorali: velocita massima e flusso massi-
mo per fase di ciclo cardiaco, volume media-
to fra fase sistolica e diastolica, e i parametri
funzionali ICVC e ICC.

RISULTATI

Analisi parametri liquorali

Sono state analizzate le immagini acquisi-
te a meta del corpo vertebrale C2 e C3. Per
ciascuna immagine si € identificata I’area del
passaggio del CSF. Per ogni fase del ciclo
cardiaco € stata misurata la velocita media,
I'area, il flusso, il volume mediato,il volume
netto.

Per quanto riguarda I'analisi statistica, la
significativita delle differenze nei parametri
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derivati fra i pazienti e il gruppo di controllo &
stata misurata mediante il test t di Student,
disaccoppiato, con una distribuzione ad una
coda.

Tutti i test sui parametri liquorali hanno
riportato una non significativita statistica. Se
tuttavia si esclude dall’analisi un paziente
(patologia Chiari 1) che ha un volume medio
di flusso superiore a 3 deviazioni standard
dell’analogo parametro della popolazione di
controllo, si osserva una significativita stati-
stica (tab 1) a livello C2 e C3 per quanto
riguarda il parametro velocita massima e
solo C2 per quanto riguarda il volume medio
e il flusso massimo. Si osserva un calo del
33% per il parametro velocita nel gruppo dei
pazienti vs quello dei controlli e del 20% per
il parametro volume medio CSF (livello C2).
Il coefficiente di variazione si attesta su un
valore medio del 30%.

Si puo osservare che in diversi casi la dif-
ferenza tra il volume medio in corrisponden-
za di C2 e quello misurato a C3 non e tra-
scurabile, in particolare in 3 pazienti e in 4
volontari lo scarto fra i due volumi medi &
maggiore del 10 %, inoltre, mentre nei
pazienti si ha sempre una sottostima del
volume medio su C2, nei volontari questa
percentuale € equamente distribuita.

E ragionevole pensare che la responsabi-
lita delle succitate differenze sia da ricercare:

e nel filtro che pone a zero la fase e il
modulo corrispondenti a pixel che hanno
un valore assoluto inferiore ad un pre
selezionato valore soglia

e nella sincronizzazione con il PPU o

I'ECG,

¢ nelle caratteristiche anatomo-funzionale
dei pazienti. Infatti, I’acquisizione a livel-
lo C2 ¢, in certi casi, relativamente vici-
no al forame magno, dove il CSF pre-
sente all'interno dell’encefalo si incanala
nel condotto spinale. In questa regione il
flusso assume un moto turbolento e tor-
tuoso, ed & possibile che nei soggetti
patologici, causa ’alterazione della dina-
mica liquorale dovuta alla discesa delle
tonsille cerebellari, il flusso liquorale
all’altezza di C2 non sia ancora caratte-
rizzato da un’unica direzione, e altri tipi
di moti concorrano al suo interno. Dal
momento che la sequenza utilizzata e
sensibile solamente al moto dei fluidi con
direzione ortogonale al piano di scansio-
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ne, € ragionevole ipotizzare una sottosti-
ma del flusso nella regione C2 rispetto a
C3.

Sono state rifatte le analisi sui parametri
liquorali eliminando i dati riferiti alle acquisi-
zioni che, presentando uno scarto superiore
al 10% fra le coppie di misure, avevano valo-
re minore. | risultati sono riassunti nella
tabella (2). Si puo osservare che tutti test di
significativita statistica a livello C2 falliscono,
solo il test sulle velocita massime su C3
rimane significativo.

All’'interno del gruppo di riferimento, sono
state indagate eventuali differenze tra la
popolazione maschile e femminile. I risultati
sono riassunti in tabella (3). Solo i parametri
relativi al flusso di volume massimo raggiun-
gono la soglia di significativita sia a C2
(p=0,026) che a C3 (p=0,004). E possibile
collegare questo risultato con una variazione
sulle aree deputate al passaggio del liquor, a
C2: Femmine 1,8+0,4cm?2, Maschi 2,3+0,5
cm2, p=0,049; a C3 Femmine 1,0+0,3 cm?
Maschi 1,2+0,2 cm?2, p=0,332. Questo risul-
tato si potrebbe ricondurre ad una variazione
anatomica, ovvero ad un canale spinale di
sezione mediamente inferiore nella popola-
zione femminile rispetto a quello maschile,
ma che solo in certi tratti diventa statistica-
mente rilevante. Il maggior passaggio di flus-
so massimo nei maschi rispetto alle femmine
a C3 si riversa nel range di velocita massime
che si avvicina molto alla soglia di significa-
tivita.

Pur ritenendo necessario un approfondi-
mento per far emergere meglio eventuali dif-
ferenze nel range dei parametri liquorali, per
quanto concerne dgli altri parametri si ritiene
ragionevole in questo studio accorpare la
popolazione maschile e femminile.

Misure di ICVC e ICC

E stata condotta I'analisi sulle acquisizio-
ni vascolari. Per ogni immagine si sono iden-
tificati i 4 vasi arteriosi (fig. 3) che, principal-
mente, sono deputati al rifornimento di san-
gue del cervello: carotidi interne e vertebrali
anteriori di destra e di sinistra.

Sulla base di quanto sopra riportato e
stata calcolata la variazione di volume intra-
cranico, la variazione di pressione intracrani-
ca e l'indice di IntraCranial Compliance.

Le analisi statistiche, condotte secondo lo
modalita sopra descritte, sono riassunte nella




tabella 4. Si nota che entrambi i parametri
superano la soglia di significativita statistica,
in particolare I'lCVC. I risultati sono in buon
accordo con quanto riportato in [4].

Analisi dei pazienti con Malformazione di

Chiari di tipo O

Sono stati esaminati quattro pazienti con
patologia Chiari 0. Viene riportato anche il
controllo post-operatorio eseguito a tre mesi
per il paziente con codice MCO_4. In tabella 5
sono riassunti i risultati delle analisi condotte
sulla base dei parametri che hanno superato
la soglia di significativita statistica: velocita
massima liquorale a C3, ICVC e ICC. Si
osserva che: MCO_1 presenta valori patologi-
ci per la velocita massima e I'lCVC, mentre
I'ICC e superiore alla media misurata all’in-
terno del gruppo di controllo; nel caso di
MCO_2 ¢ il parametro liquorale a non essere
significativo, mentre i parametri funzionali
orientano la diagnosi verso il patologico. Tale
comportamento contrastante & confermato
anche in MCO_3 in cui, mentre i parametri
funzionali propendono per un regime di nor-
malita, quelli liquorali orientano verso una
situazione patologica. In questi casi purtrop-
po la sintomatologia non fornisce ulteriori
elementi per I'orientamento diagnostico. Nel
caso di MCO_4, dai dati liquorali e dall’indice
ICVC propendono per un regime patologico,
mentre la situazione non & ben delineata per
I'ICC. Per lo stesso paziente il confronto dei
dati ottenuti dopo lintervento chirurgico
fanno registrare solo lievi variazioni dei para-
metri: un incremento del 20% della velocita
massima a C3 e variazioni trascurabili intor-
no a qualche punto percentuale per i para-
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metri funzionali. Tale quadro correla con le
condizioni cliniche del paziente sostanzial-
mente immutate.

DISCUSSIONE

In questo studio e stato ampliato ed inte-
grato il lavoro di altri autori che hanno usato
la tecnica Phase-Contrast in Risonanza
Magnetica per misurare parametri idrodina-
mici del liquor per caratterizzare patologie
che si suppone alterino la normale cinetica
liquorale, come la patologia del Chiari e I'i-
pertensione liquorale benigna. | dati di lette-
ratura riportano una elevata pulsazione delle
tonsille, un movimento oscillatorio piu mar-
cato del midollo e, a differenti livelli della
giunzione cranio-spinale, minori velocita
sistoliche del CSF. Rispetto ai dati di lettera-
tura abbiamo rilevato un comportamento dif-
ferente per cio che concerne i parametri idro-
dinamici in quanto solo la velocita massima
a C3 supera la soglia di significativita, men-
tre nessuno dei parametri misurati a C2
supera i test statistici. | parametri funzionali
superano entrambi la soglia di significativita,
in particolare I'ICVC (fig. 5).L’introduzione,
rispetto al protocollo descritto in [4], di un
ulteriore scansione a C3 (durata 3 minuti
circa) consente una piu accurata valutazione
dei risultati delle misure effettuate a livello di
C2 ed offre una valida alternativa alla deter-
minazione dell'I[CVC in C2. Abbiamo riscon-
trato che in 3 pazienti su 11 e in 4 casi su 16
nel gruppo di controllo, il valore del volume
medio in C2 differisce da quello misurato in
C3 per frazioni maggiori del 10% (valore
della soglia di tolleranza). Si noti inoltre
come in tutti i 3 casi nei pazienti sia il valore

Blood corr e CSF
800 T
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Fig 5 I due grafici riportano il flusso vascolare e liquorale per un paziente (sinistra)
e un volontario (destra). Si noti come la forma d’onda del CSF nel caso del paziente
si discosta meno da quella vascolare rispetto al caso del volontario
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Livello Parametro Pazienti Controllo p-Value
Vel max (cm/s) 1,4+0,4 2,1+0,6 0,015

Cc2 Flow rate (mL/min) 180+90 260+80 0,038
Mean Vol (uL) 570+170 720+190 0,026

Vel max (cm/s) 2,4+1,0 3,8+1,4 0,007

c3 Flow rate (mL/min) 200+80 260+90 0,090
Mean Vol (uL) 610+£140 740+200 0,081

Tab 1 Analisi statistica relativa ai parametri idrodinamici

Livello Parametro Pazienti Controllo p-Value
Vel max (cm/s) 1,5+0,7 2,2+0,8 0,077

Cc2 Flow rate (mL/min) 21070 270+80 0,173
Mean Vol (uL) 6301140 7501190 0,120

Vel max (cm/s) 2,6+1,0 4.2+1.4 0,013

C3 Flow rate (mL/min) 220+90 270+90 0,211
Mean Vol (uL) 660+£120 7701230 0,179

Tab 2 Analisi statistica relativa ai parametri idrodinamici con vincolo su C2-C3 (vedi testo)

Livello Parametro Femmine Maschi p-Value
Vel max (cm/s) 1,8+0,3 2,1£0,7 0,361
Cc2 Flow rate (mL/min) 20070 280+80 0,026
Mean Vol (uL) 6701140 750+200 0,392
Vel max (cm/s) 2,9+0,8 43+1,5 0,052
C3 Flow rate (mL/min) 180+40 300480 0,004
Mean Vol (uL) 690£180 760+240 0,549

Tab 3 Analisi statistica relativa ai parametri idrodinamici tra popolazione maschile e femminile

Parametro Pazienti Controllo p-Value
ICVC (mL) 0,44+0,16 0,62+0,16 0,005
ICC (mL/mmHg) 6,4+2,3 8,6+3,8 0,046

Tab 4 Analisi statistiche relative ai parametri funzionali ICVC e ICC

Codice Eta Vmax (cm/s ) ICVC ICC
@C3 (mL) (mL/mmHg)

MCO_1 47 0,85 0,490 11,1

MCO0_2 37 3,14 0,266 2,21

MCO0_3 65 2,27 0,847 11,5

MCO0_4 pre 43 1,18 0,380 7,33

MCO0_4 post 43 1,42 0,370 6,87

Tab. 5 Parametri liquorali e funzionali misurati sui pazienti con Chiari O
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su C2 ad essere inferiore, laddove nei con-
trolli la percentuale &€ equamente distribuita.
E importante sottolinearlo perche questo
avrebbe introdotto una fonte di errore mag-
giore nella popolazione dei patologici rispet-
to a quella dei controlli, condizionando quin-
di la statistica.

La causa probabilmente puo essere ricon-
dotta alle caratteristiche anatomiche della
patologia del Chiari 1 che, con la discesa
delle tonsille cerebellari, introduce turbolenza
e variabilita nel moto del flusso liquorale. |
nostri risultati confermano seppure parzial-
mente quanto riportato in [4], dove il con-
fronto tra la popolazione di pazienti e quella
di controllo aveva riportato valori statistici
non significativi per i parametri relativi al
CSF e significativi solo per i parametri ICC e
ICVC. I test statistici hanno mostrato signifi-
cativita sia per I'lCVC che per I'lCC, tuttavia,
quest’ultimo parametro ha una significativita
peggiore che indica la necessita una revisio-
ne della metodica in quanto:

¢ si devono fondere le informazioni funzio-
nali che giungono da due tipi di immagi-
ni, vascolare e liquorale. Per I'acquisizio-
ne vascolare vengono identificati 4 vasi
arteriosi, come i maggiori affluenti per il
torrente circolatorio encefalico, ma nei
pazienti non si possono a priori esclude-
re altri circuiti compensativi.

¢ la variabilita nel ciclo cardiaco che nel
corso delle due acquisizioni che possono
indurre una diversa frequenza cardiaca
media con conseguente non corretto
matching tra le due acquisizioni. In que-
sto caso o il tomografo consente di defi-
nire la frequenza di ricostruzione delle
immagini PCA, oppure €& necessario rea-
lizzare algoritmi che simulino le variazio-
ni di fase sistolica e diastolica al variare
del battito cardiaco

e ¢ utile predisporre algoritmi per la corre-
zione delle eddy-current di ordine primo
o superiore per recuperare qualche
punto percentuale nella determinazione
del flusso

e per avere una maggiore certezza nei
risultati delle misure & utile ottenere la
forma d’onda del gradiente di pressione
anche a C3 con I'implementazione com-
pleta delle equazioni di Navier-Stokes
linearizzate

E stato inoltre osservata una certa varia-

bilita nei parametri idrodinamici e funzionali
fra popolazione femminile e maschile. Emer-
ge anche in questo caso la necessita di inda-
gare eventuali differenze degli intervalli di
normalita suddivisi per sesso e per fasce
d’eta incrementando la numerosita del cam-
pione.

CONCLUSIONI

In questo studio viene presentato un
metodo per la determinazione della Com-
pliance Intracranica, della variazione di volu-
me intracranico e di un insieme di altri para-
metri idrodinamici mediante ['utilizzo di
sequenze a contrasto di fase con Risonanza
Magnetica. Con questa metodica sono stati
indagati parametri idrodinamici e funzionali
su un gruppo di pazienti con Malformazione
di Chiari di tipo 1 o con Ipertensione Liquo-
rale Benigna rispetto ad un gruppo di con-
trollo. | risultati ottenuti mostrano significati-
vita per il parametro velocita massima liquo-
rale a C3, ICVC e ICC. Il metodo proposto e
stato impiegato come ulteriore elemento per
la valutazione di pazienti con diagnosi di
Malformazione di Chiari di tipo 0. Il metodo
fornisce informazioni aggiuntive anche se
non esaustive nella pratica clinica. Su un
paziente di cui si dispone del follow-up i valo-
ri di ICC e ICVC sembra che ben correlino
con la sintomatologia post chirurgica..

La modifica introdotta al protocollo pro-
posto dal gruppo di Alperin [4] con I'introdu-
zione di un’acquisizione a livello del corpo
vertebrale C3 consente un controllo incrocia-
to dei parametri ottenuti nell’acquisizione C2
in particolar modo per quanto riguarda quel-
lo relativo al volume medio di transitato con
conseguente miglior precisione nella deter-
minazione della ICVC e della ICC.

Si pud pertanto osservare che il metodo
proposto in questo studio, provato per la
prima volta anche in pazienti con ipertensio-
ne liquorale benigna, € un metodo in grado di
individuare parametri funzionali che contri-
buiscono: alla descrizione delle alterazioni
della ICP, alla valutazione e al monitoraggio
dell’efficacia di farmaci o di interventi che
agiscono direttamente o indirettamente sulla
pressione intracranica.
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3.0 T MR SPECTROSCOPY

M. Tosetti, T. Schirmer, V.D'Alesio, A. Di Costanzo, T. Scarabino

from "High Field Brain MRI: Use in Clinical Practice" di U Salvolini e T. Scarabino (Eds),
Copyright 2006, Springer, pages 51-62, chapter 6,
ISBN 978-3-540-31775-3 (Print) 978-3-540-31776-0 (Online)

Magnetic resonance spectroscopy (MRS) is a non-inva-
sive technique that can be used to measure the concen-
trations of different low-molecular weight chemicals.
The technique is based on the same physical principles
as magnetic resonance imaging (MRI), i.e. the detec-
tion of energy exchanges between external magnetic
fields and specific nuclei within atoms. The principal
differences between MRI and MRS lie in the different
use of frequency, phase and signal amplitude as carri-
ers of information:

® In MRI, frequency and phase are used to encode
the spatial coordinates, while the signal amplitude
of the signal is translated into a g1 value of the
resulting image (Fig. 6.1a).

® In MRS, phase and frequency are used to identify
spectral patterns unique to specific metabolites,
while the amplitude is used as a scale for the
concentration of these metabolites (Fig. 6.1b).

The information obtained during MRS experiments,
usually acquired as a series of FIDs, spin echoes or

stimulated echoes in the time domain, is displayed
graphically as a spectrum in the frequency domain
with individual peaks representing the various chemi-
cal compounds. The diagnostic ability of MRS can be
increased by improving the spectral quality through
changes in hardware and software, and/or by improv-
ing the analytical approach aiming for objective abso-
lute concentration measurements.

MRS should be performed as an adjunct to MRI gain
additional information for a reliable clinical diagnosis:
while conventional MRI provides anatomical images of
the brain, MRS provides functional information related
to its underlying dynamic physiology.

6.1

Spectroscopy Basics

MRS has been demonstrated in vivo for different nu-
clei, including 'H, *'P, 1*C, 1°N, 'F and »Na. While most
of these nuclei are very difficult to detect, '"H and *'P are
available in the human brain in significant concentra-

NAA

Fig. 6.1. a MRI of a phantom containing main brain metabolites dissolved in a water-based, Ph-buffered stock solution. b Spectrum
acquired from the VOI prescribed in a using volume selective spectroscopy sequence with PRESS excitation (TR: 2,000 ms, TE: 35 ms)
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tions and have the appropriate physical configuration
to be detected by MRS. Besides the technical prerequi-
sites, '"H and *'P are prominent candidates for clinical
studies also from a biochemical viewpoint, as they al-
low in vivo investigation of some of the processes in-
volved in brain metabolism. For instance, 3'P-MRS has
been the first to be applied to medicine in vivo, and can
be used to evaluate brain energy metabolism by direct-
ly and non-invasively measuring ATP, PCr or Pi con-
centrations. While *'P-MRS was the first spectroscopic
technique to be applied in vivo, the main nucleus stud-
ied today in neuospectroscopy is 'H, which provides in-
formation on markers of neurons, myelin, energy me-
tabolism and other metabolically active compounds.
Besides its important clinical role, 'H spectroscopy is
also less technically demanding as it uses hardware em-
ployed for standard MRI, and provides a higher signal/
noise ratio (SNR) [1, 3].

6.1.1
Proton MRS in Neuroradiology

Proton magnetic resonance spectroscopy of the brain
reveals specific biochemical information about cere-
bral metabolites, which may support clinical diagno-
sis and enhance the understanding of neurological
disorders. Analysis of the resonance signals of low-
molecular weight brain metabolites (concentrations
in mmol) provides information on metabolite concen-
trations and makes it possible to correlate their modi-
fications with various pathological conditions. The
high diagnostic specificity of MRS enables the bio-
chemical changes that accompany various diseases to
be detected, as well as disease characterization, some-
times diagnosis, and monitoring. At 1.5 T the main
metabolites detected vary according to the acquisition
parameters (TR, TE) and type of pulse sequence
adopted (STEAM, PRESS). 1.5 T brain MRS currently
has a number of clinical applications, including the
characterization of cerebral tumours and the monitor-
ing of their treatment (e.g., radiation necrosis versus
recurrence tumour), epilepsy, infection, stroke, multi-
ple sclerosis (MS), trauma, neurodegenerative pro-
cesses, such as Alzheimer’s and Parkinson’s diseases
[2-4], and allows to diagnose several hereditary and
acquired brain metabolic disorders such as Canavan’s
disease [5], brain creatine deficiency syndromes [6, 7],
adrenoleukodystrophy [8] and hepatic encephalopa-
thy [9].

However, despite the demonstrated ability of MRS to
detect neurochemical changes and to be technically
feasible to study the brain in vivo, there are no stan-
dardized techniques for acquiring and interpreting
MRS spectra, and little high-quality direct evidence of
its influence on diagnosis and therapeutic decision-
making is available. Its specificity, diagnostic and prog-
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nostic value needs to be improved, and especially its
sensitivity to disease markers, all of which can be
achieved at higher magnetic field.

In the recent past, high magnetic field MR systems,
particularly 3 T instruments, have proliferated with
FDA ,non-significant risk“ clearance [10] and are ex-
pected to replace 1.5 T in many clinical and research ap-
plications now performed with these magnets [11]. 1.5
T fields have long been seen as the standard, but the de-
velopment of 3 T and higher field technology suggests
that the concept of “high field” may be a moving target.
Indeed, NMR spectrographs operating at magnetic
fields of 14-21 T, are routinely used for in vitro struc-
tural studies of complex molecules. The development of
in vivo high-field MRS has however been delayed by
safety considerations, hardware limitations (such as the
availability of wide-bore magnets), high-performance
gradients and methods to correct magnetic field inho-
mogeneity [11, 13]. MRS like other advanced MR tech-
niques to study the brain (e.g. angiography, diffusion,
perfusion and functional imaging) should considerably
benefit from the greater SNR and contrast/noise ratio
and the increased spatial and temporal resolution pro-
vided by high-field systems [10-12].

Several studies comparing brain '"H-MRS at differ-
ent field strengths in the same subjects using the same
experimental parameters, and have demonstrated the
usefulness of high-field '"H-MRS [13-19]. Its advan-
tages rest on greater SNR and spectral resolution,
which afford greater spatial and temporal resolution
and enable the acquisition of high-quality, easily quan-
tifiable spectra in acceptable acquisition times. In ad-
dition to improved measurement precision of common
metabolites, such as N-acetylaspartate (NAA), choline
(Cho), creatine/phosphocreatine (Cr/PCr), myo-inosi-
tol (mI) and when present lactic acid (Lac) and lipids
(Lip), high-field systems allow the high-resolution
measurement of other metabolites, such as glutamate
(Glu), glutamine (Gln), glutathione (GSH), y-amino-
butyric acid (GABA), scyllo-inositol (ScyI), asparta-
te (Asp), taurine (Tau), N-acetylaspartylglutamate
(NAAG) and glucose (Glc), thus extending the range of
metabolic information. However, these advantages
may be hampered by intrinsic field-dependent techni-
cal difficulties, such as increased T2 signal decay,
chemical shift dispersion errors, J-modulation anoma-
lies, increased magnetic susceptibility, eddy current
artefacts, limitations in the design of homogeneous
and sensitive radiofrequency coils, magnetic field in-
stabilities and safety issues. Several studies have dem-
onstrated that these limitations can be overcome, sug-
gesting that optimization of high-field 'H-MRS can
lead to its broader application in clinical research and
diagnosis.

Table 6.1 summarizes several metabolites involved
in brain biochemistry detectable with 'H-MRS. Beside




Table 6.1. Some of the primary resonances found in 'H brain
spectroscopy and corresponding chemical shifts (in ppm)

Brain metabolites detected on *H MRS

Compound Abbreviation Frequency (ppm)
Alanine Ala 1.48, 3.78
Aspartate Asp 3.9, 2.69,2.82
Choline Cho 3.22 (4.05, 3.54)
Creatine/phosphocreatine ~ Cr/PCr  3.03, 3.95
y-Aminobutyric acid GABA 2.31,1.91, 3.01
Glucose Glc 3.43,3.84 (...)
Glutamate Glu 3.77, 2.06, 2.38
Glutamine Gln 3.71, 2.15, 2.46
Glycine Gly 3.56

Lactate Lac 1.33
Myo-Inositol ml 3.56, 4.06
N-Acetylaspartate NAA 2.02
Scyllo-inositol Scyl 3.35

Taurine Tau 3.44, 3.38, 3.32, 3.27

the most prominent resonances of NAA, choline and
creatine, a variety of other resonances might or might
not be present in a spectrum depending on its type and
quality as well as disease. This list is not complete, in
that several metabolites are only observed in the rare
cases when their concentrations are several times high-
er than normal, while metabolites such as alcohol and
propylene glycol are not present in normal brain me-
tabolism but may be found in certain patients. For a full
list of detectable metabolites the reader required to in-
terpret spectra with unusual resonances is referred to
the literature.

6.1.2
MR Spectroscopy — Quality and Resolution

While the 'H protons bound to the H,0 molecule pro-
vide basically the whole signal used for MR imaging,
the high water signal is one of the most disrupting ele-
ments in MRS, since the molecules of interest are found
at much lower concentrations, yielding signal ampli-
tudes more than 1,000-fold smaller than the signal of
water (Fig. 6.2). Thus the quality of a spectrum, which
is usually measured as SNR, and its resolution, which
includes the spectral, spatial and temporal dimensions,
play a major role in the applicability and acceptance of
MR spectroscopy.

6.1.2.1
Signal to Noise Ratio

The SNR is based on several variables, the most impor-
tant of which are of course signal intensity (where Cr is
often used as the reference) and the underlying noise
of a spectroscopy experiment. The dependencies of
signal intensity and noise can be divided into two cate-
gories:

H,0
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Fig. 6.2. a Full water signal of a phantom spectrum containing
the main brain metabolites compared to the metabolite signal
(b) several orders of magnitude smaller than the water signal

1. Dependencies which cannot be affected by the user
and which are given by fixed natural constants. The
corresponding SNR shall be called SNRy;.

2. Dependencies that can be altered by modifying the
acquisition parameters. The corresponding SNR
shall be called SNRg,,.

The most important factors for SNR;,, in a '"H-MRS ex-
periment are to be aware of are the number of protons
contributing to the total signal N, the field strength of
the static magnetic field B, and the relaxation proper-
ties of a specific metabolite. With a direct, linear pro-
portionality of SNR;, to N and B, these parameters de-
fine the intrinsic SNR available for the spectroscopy ex-
periment, which means that an increase in B, from
1.5 T to 3.0 T will theoretically boost the SNR by a factor
of two. This achievable SNR will always be degraded by
the natural phenomena of relaxation, expressed as an
exponential signal decay after full excitation with the
relaxation constants T2 and exponential return of the
spin system into thermal equilibrium with the time
constant T1.

For a given sample in a specific MR scanner, the val-
ue of SNR;,,, is fixed, and its limitations cannot be over-
come. Beside these factors, there are others which can
be optimized by the user, and which contribute to the
final SNR. The main parameters to be considered by
the user are the type of sequence, the number of signal
averages N, the sample volume (VOI), and the echo and
repetition times (TE, TR).

The SNR gain obtained from the intensity increase
from 1.5 to 3.0 T can for instance be used to decrease
the acquisition volume by a factor of two. On the other
hand, reduction of the acquisition volume by a factor of
two at a constant field strength would require to in-
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Fig. 6.3. Spectra acquired on the same phantom containing the main brain metabolites at 1.5 T (a) and at 3.0 T (b) using the same
sequence parameters (PRESS: TR: 2000 ms, TE: 35 ms), showing the increased SNR, the improved spectral resolution, in particu-
lar between 2 ppm and 2.6 ppm, and the different peak ratio between the main metabolites due to the different relaxation times

of individual metabolites at different field strengths

crease the number of averages by factor of four to main-
tain the SNR. In addition, T1 relaxation times increase
with higher field strength, leading to increased signal
saturation for a given repetition time, and T2 relaxa-
tion times decrease. Therefore, the theoretical doubling
of SNR cannot be achieved, due to the use of repetition
times (TR) in the order of the T1 decay times (and not
infinitely long) and echo times (TE) in the order of the
metabolite T2 decay times [19-22].

Comparison of different experimental settings thus
requires careful analysis of all parameters to avoid er-
rors and misinterpretations (Fig. 6.3).

6.1.2.2
Spatial and Temporal Resolution

The achievable quality of a spectrum identified by its
SNR is directly related to the size of the sample volume
(VOI) and the acquisition time, defined by the num-
ber of signal averages N multiplied by the repetition
time (TR), as described in the paragraph above. Thus
the SNR is usually the limiting factor for spatial and
temporal resolution in a clinical setting, where the
time of acquisition is usually restricted by logistical,
technical, financial and ethical aspects.

Spectra can be acquired from a single-voxel or a mul-
tidimensional grid of spectra, which are generally re-
ferred to as chemical shift or spectroscopic images (CSI,
SI) (Fig. 6.4). Unlike the ca. 1 mm? resolution that can be
achieved with routine MRI, 'H-MRS studies have been
performed with a spatial resolution of 8 ml and an ac-
quisition time of 3-5 min per single-voxel acquisition
and 2 -4 ml for CSI in 5-10 min [23].
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The greater ability to detect smaller lesions afforded
by advanced MRI technologies can involve an in-
creased need for greater spatial resolution of single-vo-
xel spectroscopy and CSI experiments. Whereas the
poor SNR of 1.5 T magnets prevented the acquisition of
single-voxel spectra with a spatial resolution signifi-
cantly below 4-8 ml or chemical shift images with a
spatial resolution of less than 2 ml, lower spatial resolu-
tions are becoming feasible at 3 T.

The direct matching of metabolic and anatomical in-
formation would obviously be of clinical importance
since it could improve the sensitivity and specificity of
diagnosis. Higher-resolution SI can enable to distin-
guish between different anatomical structures, be-
tween normal and pathological tissue, or between dif-
ferent pathological structures (e.g. heterogeneous tu-
mours, SM plaques, etc.). In patients with brain tu-
mour, for example, high-resolution SI could differenti-
ate healthy oedematous from affected tissue as well as
normal from normal-appearing hippocampus in pa-
tients with temporal lobe epilepsy. At 3 T and higher
field intensities, voxel volumes of 1 cm® and lower can
be obtained with still good intrinsic SNR and accept-
able acquisition times [23, 24].

Higher field strengths have also considerably ame-
liorated resolution time reducing examination times
which had limited the application of "H-MRS to clini-
cal research. The advantages of shorter examinations
for patients, radiologists, technicians and hospital ad-
ministrators are obvious. At high magnetic fields, larg-
er brain volumes can be studied over times similar to
current single-voxel protocols using multivoxel 2D or
3D 'H-SI sequences. In multivoxel 3D spectroscopy ex-




Fig. 6.4. Whereas a single-voxel spectrum usually provides good quality, high SNR data but limited to a small region,
a CSTacquisition will yield a grid of spectra, which are often prone to artefacts or low SNR, which can be translated into
metabolite maps. (Images courtesy of Charité, Virchow Clinic, Berlin, Germany)
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periments, the time of acquisition has been reduced
25%, retaining the lowest SNR of 1.5 T at 3T [18, 22,
23]. Shorter times allow multinuclear MRS to deter-
mine the metabolic changes coupled to neuronal acti-
vity.

Beside the clinical advantages, high spatial and tem-
poral resolution also have some striking technical fea-
tures. Next to the SNR, the linewidths of the individual
peaks are responsible for the qualitative appearance of
a spectrum. The linewidth is defined by the T2 relaxa-
tion time of the metabolite and the local field inhomo-
geneities, where the inhomogeneities can be the domi-
nating factor of a resulting T2*. As local inhomogenei-
ties will decrease with smaller voxel volumes, T2* in-
creases, resulting in a noticeable decrease of linewidths,
improving spectral quality, especially for voxels with a
volume smaller than 0.75 cm?® [24].

Another factor degrading spectral quality is the sta-
bility of the consecutively acquired signal averages. Pa-
tient motion, magnet drifts and the instability of other
system components can interfere with the acquisition
of MRS data, yielding broadened metabolite peaks or
other artefacts. Thus keeping the acquisition times as
short as possible spectral quality can significantly be
improved.

6.1.2.3
Spectral Resolution

Spectral resolution essentially refers to the ability to
distinguish adjacent peaks in a spectrum of individual
peaks. The resonance frequency w of a specific metabo-
lite is defined by the static magnetic field B, and a
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shielding factor o, defined by the geometric structure
of the molecule shielding the nuclei from the external
magnetic field and referred to as chemical shift. The
chemical shift is field-independent, for every metabo-
lite characteristic unit measured as parts per million
(ppm). The resonance frequency w(o, B,) of a specific
metabolite is defined by:

w=y-By-(1-0)

where y is the gyromagnetic ratio of the nucleus stud-
ied. The spectral distance Aw between two peaks with
chemical shifts 0, and 0, can be expressed using the
above equation as:

Aw=y-By- (0~ 01)

This means that the spectral distance Aw for two iden-
tical metabolites will be twice as much at 3.0 T com-
pared to 1.5 T (Fig. 6.5a).

This gain in spectral resolution with higher field
strengths will allow for improved differentiation
between peaks that might overlap at lower field
strengths. It is necessary to adjust some sequence pa-
rameters to make full use of this gain in spectral reso-
lution. The achieved resolution of the raw data ac-
quired is defined by the sampling scheme used. A giv-
en number of points are sampled with a specific sam-
pling rate to get a good digital representation of the
MR signal. Typically at 1.5 T, a spectroscopy signal is
sampled with 2,048 points and a sampling rate of
2,500 Hz, which is equivalent to a sampling interval of
0.4 ms between each point, yielding a total sampling
time of 819.2 ms in which the acquisition window is
opened. This kind of resolution is recommended at

L' PN

Fig. 6.5. The frequency resolution between individual peaks increases as a proportion of field strength. This means that the spec-
tral distance A for two identical metabolites will be twice as much at 3.0 T compared to 1.5 T (a) and therefore in abnormal tis-
sue it is possible to resolve different close resonance signals such as glycine at 3.56 ppm from myo-inositol at 3.55 ppm and to
achieve a better detection of scyllo-inositol (3.35 ppm) (b)
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1.5 T to cover most of the spectral information, and
sample long enough to see the signal decay down to the
noise level. To cover exactly the same spectral informa-
tion at 3.0 T, it is necessary to double the sampling rate
to 5,000 Hz, which for these settings is equivalent to a
sampling interval of 0.2 ms between points. At a con-
stant number of 2,084 points sampled the acquisition
window is open for an overall 409.6 ms of sampling
time. This sampling window can be so short, especially
for phantom experiments, that a significant amount of
signal is left at the end of the sampling interval. This
can cause artefacts, known as ringing artefacts, in the
reconstructed spectrum.

Even though the above considerations are usually of
minor importance to the clinical user, they show that a
direct one-to-one comparison of MR spectroscopy ex-
periments at different field strengths can be mislead-
ing. If exactly the same parameters for sampling rate
and number of points are used, the quality of the spec-
trum acquired at higher field strength is always degrad-
ed. If the parameters are adjusted the comparison is no
longer one-to-one anymore.

Spectral resolution also depends on the attainable
linewidths, which are a function of field-dependent T2
relaxation times and field homogeneity. However,
higher-field MR scanners can improve the resolution
between peaks as shown above, allowing a more accu-
rate identification and quantification of each metabo-

lite [16-19, 21]. Despite shorter T2 relaxation times
and increased field inhomogeneity, the chemical shift
doubling at 3 T yields better spectral resolution. At
1.5 T, the quantification of NAA, Cho, Cr, Lac, and other
metabolites such as mI has been feasible [1-4], while
Glu and Gln are closely coupled and present extensive
spectral overlap at this field intensity, making peak as-
signments and quantitative measurements difficult and
subject to considerable uncertainty. At 3.0 T the in-
crease in chemical shift is reflected, for instance, in im-
proved baseline separation of Cho and Cr, which are
only 0.2 ppm apart, and in slightly better resolution of
Glu/Gln region, between 2.05 and 2.5 ppm. Further-
more the presence of abnormal metabolites such as Phe
at 7.36 ppm (Fig. 6.6) or the differentiation of glycine at
3.56 ppm from myo-inositol at 3.55 ppm (Fig. 6.5b) can
be confirmed with more confidence.

Significantly improved spectral resolution was also
demonstrated in the quantification of J-coupled metab-
olites, such as glutamate, glutamine and GABA and the
detection of glucose at 3.48 ppm and 5.23 ppm, without
using glucose infusion [16, 17, 21, 25].

The previous paragraphs have shown that spectral
quality is always a compromise between SNR and the
spatial, spectral and temporal resolutions. The rela-
tions cannot be expressed in a simple formula, and
even though systems with higher field strength provide
the required basis for a trend to higher resolutions or

Frequency {ppm]

Fig. 6.6. Detection of phenylalanine (Phe) at 7.36 ppm in a patient affected by phenylketonuria (PKU). With respect to the MRS
study conducted with the 1.5 T system (a) to detect the Phe signal it is mandatory to use a VOI of 32 cc and to compare two signals
in a follow-up therapeutic study. At 3 T, the Phe signal is detectable and can be analysed due to the increased SNR and the better
spatial resolution. In fact, use of a smaller VOI (8 cc) reduced the line-broadening effects, allowing Phe to be better resolved with
respect to histidine and homocarnosine at 7.05, 7.8 and 8.02 ppm, to the amide proton of NAA at 7.9 ppm and due to the reduction
in the macromolecular contributions (MM) at 7.3 ppm
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SNR, experimental settings have to be carefully weight-
ed against each other to provide the optimum raw data
required for further analysis.

6.2
Spectroscopy Artefacts and Pitfalls

6.2.1
Magnetic Susceptibility and B, and B, Inhomogeneities

Different materials placed in a homogeneous magnetic
field (e.g. in an MR scanner), affect the magnetic field
in different ways according to their magnetic suscepti-
bility. For instance, water has weak negative suscepti-
bility, namely it develops a small magnetization that
acts to counteract the external field, while bone and air
have near zero susceptibility with little effect on the
magnetic field. When a structure composed of materi-
als of different susceptibility, such as the head, is placed
in the bore, the magnetic field becomes distorted and
inhomogeneous [26]. At higher magnetic fields, micro-
scopic susceptibility from paramagnetic substances
and blood products, and macroscopic susceptibility at
the level of air-tissue and tissue-bone interfaces, such
as near the air-filled sinuses and skull base, are sensibly
increased. Consequently, magnetic field inhomogenei-
ty and susceptibility artefacts will make it more diffi-
cult to obtain good-quality spectra, especially from le-
sions near the skull base or close to the calvaria. These
problems can be alleviated mainly by the following ex-
pedients: using higher spatial resolution, optimizing
RF pulse and coil designs [27, 28], improving automatic
local shimming methods [29, 30], and undistorting the
images using magnetic field maps [26]. Spectral distor-
tion and loss in SNR may also be caused by eddy cur-
rents, which are more apparent at higher field strength
due to increased speed and power of gradient coils.
These eddy currents can create an additional magnetic
field of duration much longer than the original gradi-
ent pulse that generated them [31], even though these
effects can be reduced by dedicated hardware and soft-
ware designs [32].

Field inhomogeneity, measured in Hz, has been
found to be similar at 1.5 T and 3.0 T in phantom stud-
ies, but comparison of the linewidth and T2 values in
vivo shows that the inhomogeneity contribution to the
linewidth is greater at 3.0 T than at 1.5 T. For all three
main metabolites (NAA, Cr and Cho), the average of
the difference between the experimental linewidth and
the estimated natural linewidth was 0.95 Hz at 1.5 T and
2.66 Hz at 3 T [33]. Improved high-order shimming
techniques may help to minimize this term at higher
field strengths [34].

Another important effect found at 3.0 T is related to
B, inhomogeneities, usually referred to as dielectric
resonance. As soon as the sample size approaches the
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dimension of the RF wavelength, the RF field becomes
inhomogeneous. This can be observed as bright spots
in the central area of head, body or phantom images
acquired at 3.0 T and above. In MRS experiments, this
effect makes it difficult or impossible to define the ap-
propriate transmitter gain going along with the re-
quired flip angle, which will locally vary significantly,
to apply the reciprocity theorem for spectrum quanti-
fication.

6.2.2
Chemical Shift Misregistration and J-Modulation Artefacts

The spatial location of a signal is usually encoded by a
volume-selective excitation. With three consecutive ex-
citation pulses, the signal is first selectively excited in a
slice, with a second pulse focused on a row inside the
slice and finally selectively excited inside the volume of
interest with a last, third pulse. The excitation per-
formed by 90° and 180° excitation pulses used in a
PRESS or STEAM sequence suffers from a frequency-
dependent spatial misregistration known as the chemi-
cal shift error. While ideally all spins of every metabo-
lite inside a VOI would be excited by the same pulse an-
gle, the excitation varies across the metabolites and
their localization. As a compromise NAA is often used
as the reference for the VOI, so that all NAA protons are
fully excited inside the selected VOI, while, for in-
stance, the excited volume of metabolites right of the
NAA would be shifted by a few millimetres to the right
and upwards (Fig. 6.7). The size and location of chemi-
cal shift errors are influenced by a number of factors,
including the field strength [35]. At higher magnetic
fields, the selective pulses used for MRS volume locali-
zation go along with increased volume misregistration.
This problem can be minimized by several techniques,
where the use of outer volume suppression techniques
with very selective saturation pulses has shown to be
very promising [36].

J-Modulation anomalies for homonuclear-coupled
resonances represent another difficulty more fre-
quently encountered at higher magnetic fields. For
molecules such as lactate, the extreme separation of
the coupled resonances (a doublet at 1.33 ppm due to
methyl protons and a quartet at 4.1 due to methine
protons) will result in incomplete inversion of the cou-
pled spin over a large portion of the selected volume,
resulting in anomalous intensity losses, which are a
function of position. This effect can be overcome by
some methods, each presenting advantages and disad-
vantages [37].




Fig. 6.7. Voxel misregistration due to chemical shift error
caused by spatially varying, frequency-dependent differences
of excitation. The different metabolites are only in a subset of
the whole excitation volume (red plus green area) and equally
excited (green area), while certain metabolites are or are not
excited in- or outside the ROI, which can have a significant im-
pact on the achieved qualitative and quantitative results

6.2.3
Magnetic Field Stability and Radiofrequency
Coil Efficiency

The temporal variation of the metabolite signal, espe-
cially during long examinations, strongly impairs the
quality of the resulting spectra. Beside the usual patient
motion, the reason for this instability can be found in
the drift of the main magnetic field, which particularly
affects high-field systems due to the higher technical
demands for these magnets. The observable magnet
drift over a long spectroscopy experiment can be with-
in the order of the linewidth that can be achieved in 'H-
MRS. Spectral distortions due to temporal signal insta-
bilities can be efficiently compensated for by the use of
a correction algorithm on the basis of phase and fre-
quency post-correction of the time-resolved raw data
or by using additional signals from interleaved acquisi-
tion with a navigator scan [38].

A further hurdle for clinical spectroscopy at high-
field is the difficulty in building high-sensitivity, high-
homogeneity volume coils. Since RF penetration into
tissues becomes more demanding [39]. The problems
become striking for large structures, where achieving
satisfactory field homogeneity is difficult. An inade-
quate RF coil may sacrifice the SNR gained with the
greater field strength. To address these problems, some
technical strategies have been proposed leading to a

second generation of head coils for 3.0 T and 4.0 T sys-
tems [39-41]. Further improvements can be expected
with the development of new multi-element coil arrays,
low temperature coils and new concepts of coil designs
for volume resonators.

6.3
MR Spectroscopy Quantification and Analysis

Quantification of metabolites is one of the major chal-
lenges in current clinical MR spectroscopy. At higher
field strength, the increase in SNR and spectral resolu-
tion helps to improve the reliability and reproducibili-
ty of the quantitative results. The improvement has
been striking for some metabolites, such as Glu, Gln
and GABA, suggesting that multiplet resolution is as
important in spectral quantification as SNR [17]. Still,
all the difficulties and pitfalls known from quantitative
analysis of spectra acquired at 1.5 T, especially when
trying to determine absolute concentrations, apply to
spectra acquired at 3.0 T. The challenges of quantita-
tive spectroscopy are twofold, as in a first step a variety
of methods can be used to determine the integral un-
der the individual peaks, which is known to be propor-
tional to the concentrations, and then to translate the
value of the integral thus determined into true concen-
tration. While the first is more of a statistical and
mathematical problem, albeit quite a large one, where
all methods applied should yield similar results, the
second step can adopt conceptually different ap-
proaches that can yield very different results. Apart
from the statistical methods, there are two conceptual-
ly different techniques to approach a quantitative out-
put MR spectroscopy:

1. The use of a reference as a standard to normalize
the results

2. The use of the so-called reciprocity theorem to
translate signal intensity directly into an absolute
concentration value

There is no agreement on which method should be em-
ployed in which cases, but use of a reference has be-
come an established method, at least as a significant set
of results. There are several signals that can be used as
areference: historically, creatine has been used as a ref-
erence, as in the majority of the neurological diseases
studied with 'H-MRS the Cr concentration has been
shown to be constant up to the reliability of the meth-
od. On the other hand, a mounting body of findings
where Cr is not constant is leading to the exploration of
further reference markers. One of these markers is the
internal water signal. Since the mmol concentration of
water from healthy brain tissue is known, the metabo-
lite signal can be normalized using the water signal as a
reference. This method has disadvantages, as it does
not take atrophy into consideration, even though there
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are methods to correct, for instance, for CSF contami-
nation. If no internal signal is available, an external ref-
erence like a small phantom close to the sample volume
has been suggested. This requires good B, and also RF
homogeneity, which is not always given. While the use
of internal references works as well for 1.5 T and 3.0 T,
the use of an external signal is more difficult. Due to the
properties of wave propagation, it is nearly impossible
to achieve homogeneous RF excitation over alarge FOV
with 3.0 T systems. It would be necessary to acquire the
spectrum of the VOI inside the patient followed by an
acquisition of an external reference while keeping all
acquisition parameters constant.

This also yields to a problem related to the second
conceptual approach using the reciprocity theorem to
quantify in absolute units. The use of the theorem re-
quires knowing the exact transmitter gain, e.g. defined
by the RF energy needed to apply a 90° pulse, and re-
ceiver gains used to amplify and digitize the signal.
Whereas this works well at 1.5 T, acquisitions at higher
field strengths are impaired by dielectric resonance due
to B, inhomogeneities.

Additional to the analytical approach, the decrease in
the intrinsic individual metabolic T1 and T2 relaxation
times have to be well thought out [42], particularly if
metabolite concentrations are to be expressed as abso-
lute concentrations. The ,normal“ metabolite ratios ob-
served at 1.5 T are, therefore, different at higher magnet-
ic fields and it is essential to gather new normative data
when switching to a different field strength.

Despite all the qualitative arguments speaking for
MR systems with higher field strength, the quantifica-
tion of the resulting spectra can be much more de-
manding, and some of the methods well established at
1.5 T might not even be applicable at all.

6.4
Advanced Spectroscopy Sequences
and Applications

6.4.1.
Spectral Editing

Even though their concentration levels limit the num-
ber of detectable metabolites with in vivo spectroscopy,
there are still a dozen or more metabolites contributing
to the total spectrum. Due to signal overlaps and com-
plicated spectral patterns, most of these metabolites
cannot easily be differentiated from each other, and
have to be treated as metabolite groups like the Glx-
components glutamine, glutamate and GABA, or just as
baseline disturbances like most of the macromolecules.

Any technique simplifying or selectively changing
the appearance of a spectrum can be considered a spec-
tral editing technique. Most clinical 'H spectroscopy
sequences have several of these techniques in common
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like CHESS water or lipid suppression, or spatially se-
lective excitation. In this chapter, all the techniques that
allow to simplify a spectrum by focusing on a subset of
specific metabolites will be discussed under spectral
editing. Increasing the echo time TE is the simplest ap-
proach, where only metabolites with long T2 relaxation
times will contribute to the spectrum.

Most of the advanced spectral editing techniques re-
ly on the phenomenon of either homonuclear or het-
eronuclear spin coupling. Spin coupling, also known as
J-coupling, is responsible for several of the spectral pat-
terns of individual metabolites observable in spectros-
copy, like the doublet of lactate or the multiplet of GA-
BA. Even though J-coupling itself is independent of the
field-strength B, several of the editing sequences can-
not be applied with clinical 1.5 T scanners. A sufficient
spectral resolution and usually high signal when aim-
ing for low concentrated metabolites are prerequisites
for successful spectral editing.

In vivo measurements of cerebral GABA for exam-
ple are limited by its low concentration and by the
presence of the significantly overlapping resonances at
GABA-2 (2.3 ppm) from Glx, at GABA-3 (1.9 ppm)
from NAA and at GABA-4 (3.0 ppm) from the methyl
group of creatine. Fortunately, the methyl group of cre-
atine is not subject to the effects of J-coupling. This al-
lows it to be suppressed or separated using a variety of
spectroscopic techniques, such as J-editing [43-47],
2D J-resolved spectroscopy [48], longitudinal scalar
order difference editing [49], and multiple quantum
filtering [50, 51]. These methods selectively prepare
GABA-3 and GABA-4 into a steady state while sup-
pressing the dominant overlapping creatine signal at
3.0 ppm. The GABA-4 can be made visible by further
advanced processing, which can include signal averag-
ing or subtraction. The result is a single signal as-
signed to GABA as shown in Fig. 6.8, even though a sig-
nificant amount of co-edited resonances from macro-
molecules, such as glutathione at 2.87-2.94 ppm, are
included.

Another application of the J-coupled editing tech-
nique is in the detection of glutamate (Glu), which gives
rise to a complex proton spectrum characterized by the
coupled spins of the C2-C4 hydrogen nuclei. At the
moderate field strength of 1.5 T, the in vivo brain spec-
trum in the respective spectral ranges exhibits poor
resolution and, despite the relatively high brain Glu
concentration of 7-12 mmol/l, low sensitivity due to
substantial contributions by glutamine (Gln). In con-
ventional spectroscopy sequences, the resonances in
this range are therefore mostly assigned to a mixture of
Glu and Gln (and sometimes GABA), summarized as
Glx-components. A method to accurately measure the
tissue level of brain glutamate at 3 T is based on a TE-
averaged PRESS data acquisition, which gives an unob-
structed single line response for glutamate at 2.38 ppm
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(Fig. 6.9). The sequence is based on a modification of
the standard asymmetric single-voxel PRESS se-
quence with equidistant TE increments ranging from
35 to 195 ms [52]. This sequence also provides a sensi-
tive method to measure the other metabolites and
their effective T2 relaxation rates for uncoupled spins
[53, 54].

Glx

6.4.2
Fast Acquisition Techniques

Fast acquisition techniques are usually restricted to
techniques for multidimensional spectroscopic imaging
(CSI). While the acquisition time in a CSI experiment is
mainly defined by the number of phased-encoding steps
used for encoding the spatial information, the time for a
single-voxel experiment is proportional to the number

Glu

T T T T T T T
3 2 1 i
a Frequency {ppm)

b Frequeney {ppm)

Fig. 6.9. Spectra obtained from grey matter in a healthy subject using PRESS (a) and TE-averaged PRESS (b) sequences. In con-
ventional spectroscopy sequences (a), the resonances between 2 and 2.6 ppm are assigned to a mixture of glutamate (Glu) and
glutamine (Gln), designated Glx. At 3 T, a TE-averaged PRESS data acquisition gives an unobstructed single line response for glu-
tamate at 2.38 ppm (b)
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of signal averages and the repetition time TR. None
of the techniques used to decrease the time needed to
cover the k-space for spectroscopic imaging can be di-
rectly applied to single-voxel spectroscopy.

Different fast CSI acquisition techniques make use of
increased gradient performance and specific k-space tra-
jectories to acquire the full spatial and spectral informa-
tion in a reduced amount of time. These techniques uti-
lize approaches initially developed for conventional fast
imaging methods and include echoplanar spectroscopic
imaging (EPSI, PEPSI) [55, 56], spiral acquisitions [57] or
recently developed flyback techniques [58].

Some of the techniques described above are very
hardware-demanding, and an alternative approach,
with very little or no extra hardware requirements, uses
amethod commonly known as parallel imaging. These
techniques work with dedicated coil arrays, using the
known B, field distribution of every coil element to re-
duce the number of required phased-encoding steps for
full encoding of the required spatial information. Par-
allel imaging techniques have successfully been applied
to spectroscopic imaging, even though post-processing
is very demanding, and the complex nature of the spec-
troscopic data makes the resulting spectra prone to ar-
tefacts or quality losses.

Even though all the techniques enable a significant
reduction in acquisition time, down to less than 15 min
for a full brain metabolite map, the resulting spectra al-
ways suffer from reduced SNR compared for instance to
conventional PRESS chemical shift imaging. To regain
this SNR, multiple averaging would be required, pre-
venting the acceptance of these approaches for clinical
applications. Greater field strengths with higher intrin-
sic SNR may in the future open new prospects for the
use of these methods.
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6.4.3
High Spatial Resolution Spectroscopy

The ability of improved MRI technologies to detect
smaller lesions may involve a greater need for higher
spatial resolution in single-voxel spectroscopy and CSI
experiments. Whereas the poor SNR of 1.5 T magnets
prevented the acquisition of single-voxel spectra with a
spatial resolution significantly below 4-8 ml or chemi-
cal shift images with a spatial resolution of less than
2 ml, lower spatial resolutions are becoming feasible at
30T.

A specific application requiring lower resolution is
the MR spectroscopic study of small animals. These
studies are usually performed on dedicated animal sys-
tems, which offer ideal conditions. However, given
their increasing diffusion, researchers are interested in
using whole-body high-field MR systems for animal
studies both for reasons of cost reduction and to per-
form direct comparisons of animal and human data.
This requires new techniques that allow to achieve the
highest possible spatial resolution and obtain conclu-
sive data from brain structures that are several orders
of magnitude smaller than the human brain while
keeping examination times short to minimize animal
mortality [59].

Recent studies have shown that proton spectrosco-
py; for instance of newborn rat brain in a 3.0 T whole-
body scanner using a standard clinical spectroscopy
protocol is feasible. Irrespective of field strength, the
RF resonator for signal transmission and reception
plays a major role in the quality that can be achieved. A
coil with a size close to that of the object to be studied
is usually appropriate, like the small birdcage resonator
shown in Fig. 6.10 designed for brain studies of new-

Fig. 6.10. Dedicated linear
volume resonator (Flick En-
gineering Solutions, The
Netherlands) designed for
newborn rat brain MR stud-
ies in a conventional clinical
3.0 T MR scanner. (Image
courtesy of University Chil-
dren’s Hospital, Zurich, Swit-
zerland)
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Fig. 6.11. High-resolution single-voxel spectrum (a) with a spatial resolution of 0.2 ml and high-resolution CSI (b) with a spatial
resolution of 0.04 ml acquired from a newborn rat brain in a conventional clinical whole-body 3.0 T scanner

born rats. If the transfer of results from animal experi-
ments to human in vivo studies is going to be explored,
similar acquisition protocols would be appropriate to
achieve comparable results. While maintaining these
prerequisites, single-voxel spectra can be acquired of
volumes as small as about 0.2 ml, or CSI spectra with a
spatial resolution of 0.04 ml, both with an acquisition
time of less than 10 min (Fig. 6.11).

6.5
Conclusions

The utilization of high-field MR systems for clinical
spectroscopy studies involves a variety of improve-
ments and advantages which anable the use of new and
advanced acquisition techniques that raise the diag-
nostic accuracy of MR spectroscopy above the desired
threshold. At the same time, the higher field strength
can also carry disadvantages and limitations that may
degrade its usefulness. At the time of the introduction
of clinical 3.0 T scanners, results were often unsatisfac-
tory and performances for some applications were
poorer than those obtained with the well-optimized
clinical 1.5 T scanners. However, most problems with
3 T systems have been or are being addressed by the re-
search community and the manufacturers with the de-
velopment of sophisticated technical strategies, pulse
sequences and/or processing algorithms.

Higher field strength will improve MR imaging
thanks to the greater SNR, but will also experience
some image degradation due to the increased frequen-
cy distance between fat and water. By contrast, MR
spectroscopy will gain from both the increased SNR
and the increased spectral resolution. Thus spectrosco-
py is and will be one of the key applications of MR sys-
tems with field strength of 3.0 T and above, despite the
current problems. The various strategies illustrated

above should allow these problems to be overcome and
make higher magnetic field scanners the workhorse for
all brain MR applications in the near future.
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NORMA CEI 62-144: 2007-05
Radiologia Medica — Guida alla terminologia
Medical Radiology — Guidelines to terminology

Recensione a cura di Giampiero Tosi
Presidente del SC62B del CEI

La Guida, predisposta da un gruppo di lavo-
ro ad hoc coordinato dall’estensore della pre-
sente recensione, costituisce la seconda edizio-
ne del “Dizionario di Radiologia Medica”, pub-
blicato dal CEI per la prima volta nel 1986 e
successivamente rielaborato e aggiornato, con
la stessa impostazione, nel 1998. Tale edizione
era ormai obsoleta, in quanto non conteneva
numerosi termini entrati successivamente nella
“tecnologia radiologica” e nella normativa che,
oltre a disciplinarne le caratteristiche costrutti-
ve, i requisiti di sicurezza e le prestazioni fun-
zionali, fornisce indicazioni puntuali per I'ese-
cuzione delle prove di accettazione e di costan-
za delle varie apparecchiature. Rispetto all’edi-
zione precedente, questa seconda edizione
contiene in particolare I'aggiornamento della
definizione dei termini usati piu frequentemente
nell’lambito della diagnostica per immagini
(compresa quella con US), della radioterapia e
della medicina nucleare.

In questa nuova edizione, che contiene oltre
900 voci, sono stati considerati i termini gia
definiti nell’edizione precedente e inseriti quelli
non ancora presenti e relativi ai settori sopra
indicati, traducendoli dalla pubblicazione
[EC/TR 60788:2004. Lo scopo del presente
Glossario, come viene specificato nella sua
introduzione, “e quello di fornire a tutti coloro
(costruttori e utilizzatori) che usano le Norme
I[EC e la loro versione italiana (costituita dalle
Norme CEI EN) degli argomenti di cui sopra,
una definizione dei vari termini esattamente
corrispondente a quella che compare nelle
varie Norme internazionali, e di proporne una
traduzione in lingua italiana , non solo rigorosa,
ma anche fedele a quella utilizzata nella versio-
ne italiana delle Norme stesse”. In particolare,
nel Glossario sono stati riportati i termini conte-
nuti nella Norma CEI EN 60601-1: 2007 (ed.
3): “APPARECCHI ELETTROMEDICALI - Parte

1 : prescrizioni generali per la sicurezza fonda-
mentale e le prestazioni essenziali”, omettendo
peraltro quelli meramente medici o fisici e i
concetti medici di carattere generale, per la cui
definizione & apparso piu opportuno suggerire
la consultazione, ove necessario, di pubblica-
zioni dedicate.

Ogniqualvolta possibile,e ove non precisato
diversamente, le grandezze fisiche e le rispetti-
ve unita di misura sono espresse nel Sl.

La Norma & costituita da due parti: nella
parte | sono elencati, in ordine alfabetico, la
denominazione in italiano, il termine corrispon-
dente in inglese e la definizione, ovviamente in
italiano. Nella parte II, predisposta per facilitare
agli utilizzatori delle varie Norme IEC una rapi-
da e facile individuazione delle varie voci, sono
invece riportate, in ordine alfabetico, la deno-
minazione in inglese e il termine corrisponden-
te in italiano. Questa scelta editoriale consente
di pervenire alle definizione, sia conoscendo il
termine in italiano, sia quello in inglese.

Questo Glossario, che non dovrebbe man-
care nella biblioteca di ogni fisico medico,
costituira un vero e proprio strumento di lavo-
ro, che consentira non solo di comprendere
appieno il significato di termini e di espressioni
a volte di comprensione non facile né immedia-
ta, ma soprattutto di eseguire le prove di accet-
tazione e di costanza delle varie apparecchiatu-
re e i relativi controlli di qualita, nel pieno
rispetto della normativa vigente.

La Norma, del costo di 75 €, puo essere
reperita direttamente presso la sede del CEI
(Via Saccardo 9 — 20143 Milano) oppure richie-
sta telefonicamente (02/21006.1), o tramite fax
(02/21006.222) o e-mail (cei@ceiweb.it); per
ulteriori informazioni, non solo sul Glossario ma
sull’intera Normativa CEI EN, si suggerisce di
consultare il sito del CEI (http://www.ceiweb.it).
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Sistema di frazionamento automatico

Mod. NMC-p

Il sistema di frazionamento automatico Mod. NMC-p € un sistema schermato a flusso laminare verticale progettato
appositamente per la preparazione automatica di dosi per la diagnostica PET e per il frazionamento di dosi di
radioisotopi della medicina nucleare convenzionale, in accordo con le procedure cGMP.

I sistema di frazionamento automatico Mod. NMC-y risulta una soluzione economica, versatile e tecnologicamente
avanzata, per qualsiasi necessita nella dispensazione di prodotti radiofarmaceutici in PET e in medicina nucleare.

Questo sistema & composto da:

O Cella di manipolazione Med. Nucleare e PET Mod. NMC 30/DDS-VF (foto 1)

Schermatura Versione “Light”

- Schermatura Pb su tutti i lati: 30 mm Pb

- Finestra: 30 mm Pb Eq
- Area calibratore: 50 mm Pb
- Peso totale: 3000 Kg

Certificazioni

- U.S. Federal Standard 209E Classe 100 (M 3.5) (contaminazione particellare dell'aria)
- EEC GMP III ED. Classe “A” (contaminazione particellare dell’aria)

- 1S0 14644-3 e NSF 49 (flusso laminare)

Dimensioni

Esterne: Larghezza: 1000 mm / Profondita: 850 mm / Altezza: 2480 mm
Interne (utili): Larghezza: 740 mm / Profondita: 585 mm / Altezza: 730 mm

© Nuova unita di frazionamento automatico delle dosi microDDS-A (patent pending) (foto 2)

- Accuratezza in volume: o < 8 pl

- Tempo medio di preparazione (per siringa): < 60 sec.

Esempi di accuratezza sull'attivita in condizioni operative tipiche di una Radiofarmacia
(Fine della sintesi: 120 mCi/mL - Siringa da 10 mCi e 30 mCi/mL - Siringa da 10 mCi ):

Versione “Heavy”
- Schermatura Pb su tutti i lati: 50 mm Pb
- Finestra: 50 mm Pb Eq
- Area calibratore: 50 mm Pb
- Peso totale: 4000 Kg

Concentrazione EQS 120 | mCi/mL

Attivita richiesta in siringa 10 | mCi(i.e. 0,083 mL)
Accuratezza 96 | %

Concentrazione EQS 30 | mCi/mL

Attivita richiesta in siringa 10 | mCif(i.e. 0,33 mlL)
Accuratezza 24 | %

- Conformita al’'FDA 21 CFR part.11

- Moduli: database pazienti, gestione calibratore di dose, misura residuo, statistiche,
veloce e facile inserimento dati del paziente, archivio database delle dosi facilmente

scaricabile on-line.

Colori compositi

TEeMma
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MACROMOLECOLE PROTEICHE E CELLULE MC
NELL'INTERAZIONE FRA RADIAZIONI

NON IONIZZANTI E MATERIA VIVENTE
QUADRI DIDATTICI

Franco Bistolfi

Libero Docente in Radiologia e in Radiobiologia

Gli argomenti inseriti nei 16 quadri del pre-
sente articolo si trovano sviluppati in miei
precedenti lavori (1-10), uno dei quali anche
pubblicato su “Fisica in Medicina”(7). Pertan-
to, queste brevi parole di introduzione e com-
mento hanno soltanto una funzione di collan-
te fra i quadri stessi, mentre i dati e i concetti
ivi espressi potranno trovare un adeguato
approfondimento nelle fonti sopra citate.

Sulla biofisica delle proteine

La moderna biologia molecolare ha dimo-
strato che la struttura terziaria delle macro-
molecole proteiche puo essere molto diversa

da proteina a proteina (fig. 1), condizionan-
done sia le proprieta biochimiche che le pro-
prieta biofisiche.

Il diverso assetto spaziale delle alfa-eliche,
dei piani beta e delle reti di legami H nelle
proteine di diversa struttura molecolare de-
termina, infatti, differenze di campo elettrico
e di anisotropia diamagnetica (Ay). Di conse-
guenza ne risulteranno influenzate la stessa
emissione di segnali elettromagnetici endo-
geni nonche l'interazione con i campi elettro-
magnetici non ionizzanti (NIR) esogeni.

Nella biologia delle macromolecole pro-
teiche confluiscono dunque proprieta biochi-

ORGANIZZAZIONE ELETTROMAGNETICA DELLE PROTEINE

e Differenze di struttura molecolare
(Biochimica)

e Differenze di assetto elettromagnetico
a-eliche, piani §, legami H
(Biofisica)

-1

campi elettrici
Dx diamagnetica
emissione onde e.m.

]

Fig. 1 - Nei due inserti é raffigurata la struttura terziaria di due diverse proteine
(interleuchina IL-1p e IL-8), dove le a-eliche sono rappresentate da barilotti
e i piani p da nastri a freccia
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miche e biofisiche, entrambe coinvolte nel
riconoscimento fra biomolecole essenziali,
quali ad es. fra ligando e recettore o fra codo-
ne e anticodone, tramite due meccanismi fra
loro complementari e rispettivamente attivi
nelle interazioni intermolecolari di corto
range e di lungo range (fig. 2).

Si ammette infatti un meccanismo di rico-
noscimento conformazionale secondo il
modello “chiave-serratura” nelle interazioni
di corto range,e un meccanismo di riconosci-
mento elettromagnetico secondo il modello
delle interazioni coerenti di risonanza nelle
interazioni di lungo range. Il riconoscimento
fra molecole & anche alla base del riconosci-
mento fra cellule, di cui abbiamo un impor-
tante esempio nella sinapsi immunologica fra
cellule dendritiche e linfociti T nei linfonodi
(fig. 3). In essa coesistono, integrandosi, sia
una comunicazione intercellulare di natura
biofisica coinvolgente le proteine filamentose
delle due cellule interagenti (microtubuli e
microfilamenti di actina), sia una comunica-
zione biochimica fra cellula e cellula tramite la
secrezione di citochine e granuli citotossici.

Poiche la sinapsi immunologica puo esse-
re demolita da influenze esterne(13), & anche
possibile che i campi magnetici ELF siano in
grado di indurre effetti immunosoppressivi
sui due membri della sinapsi cellulare, in
quanto cellule appartenenti al sistema di cel-
lule MC tappezzate da microvilli (v. oltre) e
quindi soggette a quelle alterazioni di mem-
brana descritte da diversi autori(14. 15, 16) e
caratterizzate dalla scomparsa dei microuvilli

(fig. 4).
Sul sistema bioconduttivo connessionale

Quando le macromolecole proteiche si
assemblano in strutture polimeriche filamen-
tose intra- ed extracellulari, dotate di piezoe-
lettricita e quindi capaci di dar luogo a tra-
sduzioni energetiche a doppia via (elettroma-
gneto-acustiche e acusto-elettromagneti-
che), viene a delinearsi il sistema biocondut-
tivo connessionale (1. 2, 3, 4), sinteticamente
illustrato nelle figure 5, 6 e 7.

Anche in questo caso, € stata brillante-
mente dimostrata in laboratorio I'esistenza di
una comunicazione elettromagnetica a lungo

BIOCHIMICA E BIOFISICA CONFLUISCONO NELLA
BIOLOGIA MOLECOLARE

Conformazione chimica

Assetto elettromagnetico e

molecola-segnale e
molecola-recettore

corto range

caratteristiche dei campi
generati

lungo range

Riconoscimento tra Biomolecole
[ligando-recettore, codone-anticodone]

Fig. 2 - La figura centrale simboleggia una macromolecola proteica
avente una conformazione chimica cui corrisponde un preciso assetto elettromagnetico
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COMUNICAZIONE E RICONOSCIMENTO
FRA CELLULE

Nella cellule denditriche
Sinapsi immunologica fra qe nei linfonodi
(Lanzavecchia et al., 2001) linfociti T

| coesistono e si integrano

e biofisica nei uT e uF (polarizzazione, redistribuzione):
comunicazione intercellulare
e biochimica nei uT:
cessione vettorializzata di citochine e granuli citotossici

Fig. 3 - Legenda: uT= microtubuli - uF = microfilamenti di actina

La sinapsi immunologica puo
essere demolita da influenze
esterne

(Lanzavecchia at al., 2001)

Ipotesi:

sono possibili

Effetti immunosoppressivi

da campi magnetici ELF capaci di
depolimerizzare i microvilli di
cellule immunocompetenti

Marinozzi et al., 1982
esperimenti  di 4 Paradisi et al., 1993
Lisi et al., 2000

Figura 4
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BCS: Sistema Bioconduttivo Connessionale
(matrice nucleare - CSK - giunzioni - integrine - matrice extrac.
F.B. 1990

Strutture cristalline
vibranti e deformabili
piezoelettricita

trasduzione acu ———e.m.

Rete di polimeri
di proteine dipolari

——

orbitali sovrapposti
bande di conduzione
reticolo legami H
semiconduttivita [e” H]

BCS: un Body WW

Fig. 5 - Legenda: BCS = Bioconductive Connectional System
CSK = Cytoskeleton
Body WW = Body wide web

BCS

Definizione

grande sistema cooperativo

di comunicazione intra- e intercellulare
costituito da polimeri filamentosi
capaci di trasdurre e condurre

segnali endogeni ed esogeni

Integrazioni

col Sistema Neuro-Endocrino-Immunologico

Figura 6
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BCS

[ Segnali
trasmessi

[ Comunicazions |
=
|\‘| n

5

semiconduttivita di e- HY

stati eccitati e onde di polarizzazione

solitoni e superconduttivita di e (Del Giudice et al., 1988)
radiazioni ottiche e infraottiche

intracellulare e intercellulare
interazioni induttive
CSK ——— matrice extracellulare

f

I

_

|

Fig. 7 - I due inserti raffigurano un fatto sperimentalmente dimostrato, nel quale il citoscheletro
endocellulare (CSK) e le fibre collagene della matrice extracellulare si scambiano
segnali di induzione il cui risultato € la creazione di un ordine strutturale orientato e coerente

range fra le strutture proteiche filamentose
intracellulari e quelle intercellulari, con uno
scambio di segnali che porta allo straordina-
rio risultato di un orientamento coerente dei
due tipi di strutture filamentose (fig. 7).

Si ricorda infine che I'interazione delle NIR
con il BCS acquista un particolare significato
nella terapia fisica di molte affezioni ed in
particolare nella riparazione delle ulcere tro-
fiche di varia origine(11, 12),

Sul sistema di cellule MC

Le macromolecole proteiche si assembla-
no con modalita particolari in certe protru-
sioni della superficie cellulare contenenti ri-
spettivamente microfilamenti di actina (i mi-
crovilli) e microtubuli (le ciglia). Microvilli e
ciglia caratterizzano un complesso di cellule
variamente distribuite nel corpo umano e riu-
nite da chi scrive nel sistema di cellule MC (6).

Nel sistema di cellule MC le proprieta bio-
fisiche dei microvilli e delle ciglia, in parte
dimostrate in laboratorio e in parte ipotizzate
a seguito di studi avanzati di biofisica, per-
mettono di considerare queste protrusioni di
membrana come veri e propri sensori elettro-

magnetici e meccanici(®).

| nove quadri dedicati al sistema di cellule
MC (fig. 8-16) schematizzano il percorso
conoscitivo che ne sta all’origine (fig. 8, 9), la
distribuzione delle cellule MC nel corpo
umano (fig. 10) e la loro funzione di sensori-
trasduttori di energia elettromagnetica e
vibrazionale meccanica (fig. 11). Il sistema di
cellule MC e la sua interazione con i campi
elettromagnetici esterni sembra inoltre poter
spiegare la patogenesi della sindrome neuro-
vegetativa da microonde della Sadcikova (17)
(fig. 12), oltre a fornire una spiegazione scien-
tifica all’insorgere di certe stimolazioni senso-
riali durante |'esposizione di soggetti a campi
elettromagnetici non ionizzanti (fig. 13).

Infine, anche I'esistenza di effetti fisiologi-
ci e fisiopatologici uditivi e non uditivi pro-
dotti da suoni e rumori trova una possibile
spiegazione nel sistema di cellule MC e nei
meccanismi di trasduzione energetica (effet-
to TEMA e TEMA invertito) (fig. 14 e 15),
tanto che si prospettano interessanti ricerche
sperimentali applicate alla musicoterapia e
alla patologia da rumore intenso (fig. 15 e
16).
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Come nasce il sistema di cellule MC?
F.B. Physica Medica XVIII: 85-94, 2002

o effetti uditivi (da MO) e deflessione dei Microvilli cocleari
e tutti i Microvilli (uditivi e non) contengono fasci di uF orientati
¢ Ciglia e flagelli contengono fasci di uT «9+2»

Fig. 8 - I due inserti illustrano i microfilamenti di actina (uF) formanti i microvilli
delle cellule uditive (a sinistra) e i microtubuli (uT) formanti le ciglia (a destra) di molti citotipi

Come nasce il sistema di cellule MC?
F.B. Physica Medica XVIII: 85-94, 2002

strutture polari vibranti (106 -1012 Hz)
e biofisica di uF e uT emissione onde e.m. MHz - GHz
(sperimentale e/o teorica) piezoelettricita
semiconduttivita (e- H+)
segnali meccanici dalla membrana
al nucleo cellulare

e sensibilita di uF e uT a campi E H e onde em.

e Denk e Webb (1989): la trasduzione el. ——— mecc. nella coclea
¢ un «modello valido per tutte le cellule capellute»

e diffusione cellule MC nel corpo umano

Fig. 9 - Legenda: uF = microfilamenti di actina
uT = microtubuli
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Distribuzione delle cellule MC nel corpo umano

Recettori acustici e vestibolari, neuroni olfattori, cellule gustative
[— nn. cranici]

Cellule ependimali [— astrociti]
Epiteli viscerali [ fibre SN autonomo]

Cellule ematomidollari [— sistema neuroendocrinoimmunologico]

Cellule in coltura (fibroblasti, cono di accrescimento dei neuriti)

Fig. 10 - Legenda: SN = Sistema Nervoso

Cellule MC come sensori-trasduttori di
energia e.m. ——— vibrazionale

Vibrazioni Onde e.m.
acustiche +TEMA
Me Cdi
cellule MC
ionici
segnali piezoelettrici

semiconduttivi

citoplasma
di cellule
MC

Fig. 11 - Legenda: M e C = Microvilli e Ciglia
TEMA = Trasduzione Elettro Magneto Acustica
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Cellule MC e sindrome neurovegetativa da MO
Sadcikova 1974

Microonde citoplasma » viscerali
di cellule
MC —— > ependimali
TEMA segnali astrociti Fibre del
nei tessuti elettrici sottostanti SN autonomo
(neurovegetativo)
Vibrazipni Me Cdi cen’Fri vegetati\{i
meccaniche cellule MC periventricolari
Fig. 12 - Legenda: M e C = Microvilli e Ciglia
SN = Sistema Nervoso
TEMA = Trasduzione Elettro Magneto Acustica
Cellule MC e stimolazioni sensoriali
da campi e.m.
uditivi
Onde e.m. citoplasma vestibolari SNC
di recettori olfattori
T‘ gustativi
TEMA segnali
nei tessuti elettrici
Vibrazioni Me Cdi
meccaniche cellule MC

Fig. 13 - Legenda: TEMA = Trasduzione Elettro Magneto Acustica
SNC = Sistema Nervoso Centrale
M e C = Microvilli e Ciglia
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Cellule MC ed effetti biologici di suoni e rumori

e  Oltre agli effetti uditivi

potrebbero coesistere (ipotesi di lavoro, F.B. 2002)

° effetti non-uditivi da TEMA invertito

ependimali
cellule MC non uditive {viscerali Suono nei tessuti molli
midollari
su velocita 1500 m/s
strutture piezoelettriche cute attenuazione di onde 104 Hz
del BCS jggi“ett“’o 1 dB/m

Fig. 14 - Legenda: TEMA = Trasduzione Elettro Magneto Acustica

Una proposta di ricerca biofisica applicata

suoni e infrasuoni
Nello studio degli effetti biologici di {

rumori intensi

valutare:
frequenza
e parametri acustici intensita
ritmo

e i corrispondenti

e parametri elettromagnetici (TEMA invertito)

(S

dei tessuti non uditivi a cellule MC
a livello {
delle strutture piezoelettriche BCS

Fig. 15 - Legenda: TEMA = Trasduzione Elettro Magneto Acustica
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Una proposta di ricerca biofisica applicata

in fantocci
verificare:

allo scopo di individuare

in animali di diversa taglia

e profondita di penetrazione del suono

altezza
e tracciati microfonici di qualita < intensita
ritmo

e possibili meccanismi extrauditivi nella {

musicoterapia

patologia da rumore intenso

Figura 16

Conclusioni

Gli argomenti appena accennati nei vari
quadri ma piu ampiamente sviluppati in altre
sedi(1-10) vogliono richiamare I’attenzione sul-
'esistenza di conoscenze biofisiche apparen-
temente “di nicchia”, ma in realta proiettate
verso ricerche di Fisica Medica nel campo
della rigenerazione tessutale(11.12) e della
terapia di alcune grandi malattie neurologi-
che.

Postfazione

A commento della figura 17, & interessan-
te ricordare che quelle parole di Einstein
fanno parte di una risposta data dal grande
scienziato al poeta e giornalista G.S. Viereck
che ebbe a intervistarlo nel 1929 a Berlino.
Alla domanda “How do you account for your
discoveries? Through intuition or inspira-
tion?”, Albert Einstein rispose: “’Both .... |
am enough of

Ricerche
avanzate che
richiederanno
ai  ricercatori
quella  giusta
integrazione fra
“knowledge” e
“imagination”
suggerita  da
una famosa
frase di Einstein
(fig. 17), dove
le due realta,
chiaramente

The world.

7mag1}naf1}0n 19 more muf;oﬂ"mf
Than éwow&:@&. me%& 1w

Fboniline

an artist to draw
freely on my
imagination,
which [ think is
more important
than knowledge.
Knowledge is
limited. Imagi-
nation encircles
the world””.

L'intervista,
pubblicata sul
Saturday Eve-
ning Post di

complementari
fra loro, sem-
brano messe in contrapposizione.
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Figura 17

Filadelfia il 26
ottobre 1929, e
citata in un bellissimo articolo di Kathleen




Taylor dal titolo ““Is imagination more impor-
tant than knowledge?”” e pubblicato nel
Times Higher Education Supplement del 20
dicembre 2002 (www.thes.co.uk). Ma la
stessa Taylor, nel concludere I'articolo, cosi
risponde alla intrigante domanda: ““It
depends on whom you ask, what you ask

99

about and when””.
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Problemi nella combinazione in alta risoluzione
tra 'imaging spettroscopico
e I'imaging anatomico in risonanza magnetica

Cristian Toracil, Alessandro Passeri2, Claudio Daniellil

IS. C. di Fisica Sanitara, Azienda Ospedaliero-Universitaria di Modena — Policlinico

2Dipartimento di Fisiopatologia Clinica, Universita degli Studi di Firenze

Introduzione

La spettroscopia a risonanza magnetica
puo fornire informazioni sui cambiamenti
biochimici che accompagnano una malattia,
aumentando la specificita dell'imaging a
risonanza magnetica, fornendo preziose
informazione per la diagnosi e la cura.

La tecnica single voxel consiste nella sele-
zione di un volume di interesse e I’acquisizio-
ne di un FID o un’eco. La selezione del volu-
me ¢ fatta con tecniche di eccitazione seletti-
va. La presenza di gradienti e di impulsi di
eccitazione selettivi in frequenza puo causa-
re, pero, una dislocazione spaziale tra il volu-
me da cui proviene il segnale di un metabo-
lita di interesse ed il volume di pianificazione.
Infatti, se Av e la differenza di frequenza di
risonanza tra il metabolita di interesse e quel-
lo su cui e stato pianificato il volume di
acquisizione e Gy il gradiente, allora:

Av

= G (1)
dove Ax rappresenta il valore della disloca-
zione spaziale misurato nella direzione del
gradiente. Ad esempio, se si sta facendo
spettroscopia dell’idrogeno ad 1,5 T, con gra-
dienti da 10 mT/m e l'acquisizione & stata
pianificata rispetto all’acqua, lo N-acetila-
spartato (NAA, Av = 169 Hz) verra acquisito
da un volume spostato di 0,4 mm rispetto a
quello di pianificazione.

Il single voxel permette di ottenere infor-
mazioni da una sola regione di interesse.
Questo limite puo essere superati dall’'ima-
ging spettroscopico che combina le tecniche
di imaging a risonanza magnetica e quelle di
spettroscopia per ottenere una griglia di spet-
tri. Per ottenere informazioni spettroscopiche
la fase di acquisizione dell’eco/FID deve
essere effettuata senza gradiente di codifica
di frequenza, quindi l'informazione spaziale

deve derivare interamente da codifiche di
fase e/o impulsi di eccitazione selettivi. |
tomografi piu recenti permettono acquisizio-
ni 2D su una o piu fette oppure acquisizioni
3D.

Dovendo ricorrere solo a codifiche di fase,
I'imaging spettroscopico ha nel tempo di
acquisizione il suo principale punto debole:
uno strato con matrice 16x16, TR 1,5 s
richiede circa 6 minuti, cui va aggiunto il
tempo necessario per la fase di preparazione
(shimming, soppressione dell’acqua...), per
un tempo complessivo di una decina di
minuti. In tempi recenti alcune tecniche gia
utilizzate in imaging per ridurre i tempi di
scansione sono state introdotte nell'imaging
spettroscopico, in particolare su tomografi
commerciali sono disponibili tecniche di
acquisizione Fast Spin Echo (FSE) e di
acquisizione parallela dell'immagine con
bobine multicanale. Anche se con queste
tecniche e possibile accelerare I'acquisizione
di un fattore 4-16, la risoluzione rimane
comunque molto inferiore a quella dell'ima-
ging. L'utilizzo di sequenza FSE, poi, richiede
un tempo di acquisizione breve per ciascun
eco e cio comporta un aumento della
bandwidth e/o una riduzione del numero di
punti campionati; in pratica si ottiene una
maggior risoluzione spaziale a scapito della
risoluzione spettrale.

I metodo di ricostruzione implementato
sugli scanner commerciali per aumentare la
risoluzione spaziale dell'imaging spettrosco-
pico ¢ lo zero-fill, che consiste nell’estendere
il k-spazio con punti di valore nullo fino a
raggiungere la dimensione desiderata. Que-
sta operazione € semplicemente un’interpo-
lazione, che quindi non elimina gli artefatti di
Gibbs e aumenta in maniera limitata la riso-
luzione dell’acquisizione.

Un’alternativa presentata in letteratura ¢ il
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metodo SLIM (Spectral Localization by IMa-
ging) [1]. Questo si basa sull’acquisizione di
un immagine anatomica ad alta risoluzione e
sull’'ipotesi che questa immagine sia seg-
mentabile in regioni omogenee (comparti-
menti); incorporando queste informazioni
anatomiche nel processo di ricostruzione si
puo ottenere un imaging spettroscopico ad
alta risoluzione spaziale. | principali limiti di
questa metodica stanno nella necessita di
segmentare le immagini e nella veridicita del-
I'ipotesi di omogeneita dei compartimenti.
Per superare i limiti imposti di SLIM si & cer-
cato di implementare un algoritmo che non
richiedesse un processo segmentazione ma
incorporeasse direttamente le informazioni
dellimmagine anatomica nel processo di
ricostruzione dell'imaging spettroscopico. A
questo scopo si € scelto di utilizzare un algo-
ritmo mutuato dall'imaging dinamico, RIGR
(Reduced-encoding Imaging by Generalized
Series Reconstruction) [2] che utilizza un
modello a serie generalizzate [3] per ricostru-
ire in alta risoluzione immagini acquisite con
un numero ridotto di codifiche in fase, utiliz-
zando le informazioni contenute in un
immagine di riferimento a risluzione mag-
giore.

Materiali e metodi

Il lavoro svolto puo essere suddiviso in tre
parti: una prima parte teorica, in cui si sono
valutati ed implemantati in C++: I’algoritmo
di ricostruzione convenzionale con zero-fill,
SLIM e RIGR. L’algoritmo SLIM & stato imple-
mentato come strumento di valutazione dei
risultati degli altri algoritmi.

Nella seconda parte si sono testati questi
algoritmi su dati simulati, mentre nella terza
parte sono state fatte acquisizioni su fantoc-
cio e su un volontario sano per verificare la
riproducibilita del metodo su dati reali di inte-
resse clinico.

Tutte le acquisizioni sono state fatte su
una risonanza magnetica Achieva 1,5 T
(Philps Medical System, Best, The Nether-
lands), utilizzando una bobina ricevente head
in quadratura.

Il metodo SLIM

Il metodo SLIM [1] utilizza regioni di interesse
di forma arbitraria (compartimenti) definite
in funzione dell’oggetto che si sta indagando.
Parte dall’ipotesi che le funzioni spettrali
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volute possano essere rappresentate da un
modello a compartimenti omogenei tale che:

Pswim (E,f) = ip,,,(f)%m(x)

m=1

dove x,, € la funzione caratteristica del com-
partimento D,

€D,
FED.

Questi compartimenti sono definiti in base
alle informazioni anatomiche a priori estratte
dalle immagini ad alta risoluzione. Con que-

sti assunti p,, (f) pud essere determinata dal
sistema lineare

8 82 v S Pl(f) f)l(f)
8 8» 8om pz(f) _ p2(f) (2)
8nvi 8wz Enum pM<f) ﬁN(f)

dove il fattore di peso geometrico g,,, che
dipende dalla n-esima codifica in fase e dalla
geometria dello m-esimo compartimento &
dato da

g = [ e 16)-Te,6)

e il segnale di risonanza magnetica dell'n-
esima codifica di fase.

L’algoritmo implementato risolve il siste-
ma (2) utilizzando la SVD [4].

E chiaro dalla (2) che lo spettro compar-
timentale p,, (f) si pud ricavare in maniera
esatta purché il numero di codifiche in fase,
N, non sia minore del numero di comparti-
menti, M. Questo metodo, percio, puo forni-
re un esatta localizzazione spaziale con un
numero minimo di codifiche in fase, se & vali-
do il modello a compartimenti omogenei.
Altrimenti € stato dimostrato [5] che le infor-
mazioni spettrali di compartimenti inomoge-
nei possono essere trasferite ad altri compar-
timenti. Questo effetto, che puo essere ridot-
to qualora il sistema (2) sia sovradetermina-
to e la matrice {g,,,} sia ben condizionata,

puo influire sulla risoluzione spettrale.

Il metodo RIGR

Un immagine pud essere rappresentata
come serie generalizzata (GS - generalized
series) nel modo seguente:

(%)= Yc,$,(%) (3)

o n o o o . o
dove i ¢, (#) sono le funzioni di base in cui




sono incorporate le informazioni a priori ed i
c, sono i coefficienti della serie scelti in
maniera tale da adattarsi ai dati misurati.

Una base particolare che si puo utilizzare
¢ data da sinusoidi complesse pesate:

0,(B)=CR @
dove C(g() € una funzione non negativa che

incorpora le informazioni a priori. Con queste
funzioni di base il modello GS diventa

1(X)= C(})E c e T

n

Quando non ci sono informazioni a priori
non banali, di fatto & C(;l():l, e la (3) si ridu-
ce al modello della serie di Fourier conven-
zionale. All’estremo opposto, se C(;l¢)=1(>l(), il
fattore moltiplicativo dato dalla serie di Fou-
rier deve tendere a uno per rispettare la con-
sistenza dei dati, e si ottiene una ricostruzio-
ne perfetta. In generale, se si sceglie C(;Ic) in
maniera opportuna, le funzioni di base (4)
permettono al modello GS di convergere piu
rapidamente del modello delle serie di Fou-
rier. Percio, entro un certo limite di errore, i
termini della serie necessari per rappresenta-
re un’immagine sono inferiori a quelli del
metodo di Fourier, il che porta ad una ridu-
zione degli artefatti da troncamento.

Si supponga di avere una serie di immagi-
ni, I](>l<), 12(;1<), K, IL(;I<) dalla stessa regione
anatomica. Il modello RIGR assume che
I'informazione morfologica ad alta risoluzio-
ne non cambi da un’immagine all’altra. Di
conseguenza non € necessario acquisire cia-
scuna di queste immagini in maniera indi-
pendente. In pratica, si acquisisce un imma-
gine di riferimento ad alta risoluzione, lre,(>l<),
con M codifiche in fase ed una sequenza di
immagini con N<M codifiche in fase. Nel
ricostruire le immagini si utilizza I'immagine
di riferimento come funzione di pesatura
delle funzioni di base del modello GS. In pra-
tica si pone

C(X)= ]ref (X}
Con le funzioni di base (4) I'immagine I,

(x) € data da

1(xX)=

q

N/2-1

Irqf()_é)‘ Ecne—zmél-i

n=-N/2

[l vincolo di consistenza dei dati per i c, €

74(1_(.’") - fD Iq(})ezn”:m‘\:d} =
N/j2-1 (5)
-1,

I,gf(fc)‘ Ecne'z”ig"";ez”i';"‘fd)?
n=-N/2
per -N/2 < m < N/2. In base al teorema della
convoluzione la (5) puo essere convertita nel
sistema di equazioni lineari

N/2-1
MR- Sel, (i, -k) (6)
dove T,ef (k) e la trasformata di Fourier inver-
sa di C()E) = lref ()E)
L’algoritmo implementato risolve il siste-
ma utilizzando la SVD [4] e definendo I (x) =

p(x, gAf).

Simulazioni

dtilizzando il software di elaborazione
immagini Imaged (National Institute of
Health, USA) é stata creata un’immagine con
matrice 256 x 256 e cinque compartimenti
omogenei (fig. 1), in cui il compartimento O
¢ il fondo, il primo compartimento simula lo
scalpo, il secondo sostanza bianca e grigia, il
terzo i ventricoli e il quarto una lesione.

Figura 1 - Immagine utilizzata per costruire
il set di dati per le simulazioni

dtilizzando il pacchetto software sviluppa-
to per questo lavoro, sono stati simulati quat-
tro spettri con picchi a 4,65 ppm, 3,21 ppm,
3,03 ppm, 2,01 ppm, 1,33 ppm e 0,9 ppm. |
picchi sono stati simulati come se fossero
stati acquisiti utilizzando un tomografo da 1,5
T, con 1024 punti campionati e bandwidth di
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(a) compartimento 1

(¢) compartimento 3

A i"-.

e AV R

(b) compartimento 2

(d) compartimento 4

Figura 2 - Spettri utilizzati per costruire il set di dati per la simulazione. I grafici sono in modulo;
non vi sono segnali a frequenze maggiori di 5 ppm ed inferiori a O ppm

1 kHz. I'intensita dei picchi varia da uno spet-
tro all’altro, la larghezza a meta altezza e
compresa tra 3,5 Hz e 5 Hz e non sono tutti
presenti in ciascuno spettro (fig. 2).

L’'immagine e gli spettri sono stati combi-
nati in un set di dati tridimensionale (due
dimensioni spaziali e frequenza) ponendo a
zero lo spettro dei voxel corrispondenti al
compartimento “fondo”, associando a cia-
scuno degli altri compartimenti uno dei quat-
tro spettri simulati e ponendo lo spettro di
ciascun voxel uguale allo spettro simulato
corrispondente al compartimento cui appar-
tiene il voxel nellimmagine. Per simulare
un’acquisizione di imaging spettroscopico al
set di dati € stata applicata la trasformata di
Fourier inversa nelle due dimensioni spaziali
ed é stata utilizzata la porzione centrale del k-
spazio cosi ottenuto per costruire un’acquisi-
zione con matrice ed una con matrice . | dati
sono poi stati troncati nelle frequenze tra O
ppm e 5 ppm, per ragioni di tempo di calco-
lo.

Le due acquisizioni simulate sono state
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elaborate con zero-fill, con SLIM, e con RIGR;
per gli ultimi algoritmi & stata utilizzata la
stessa immagine utilizzata per creare i set di
dati come maschera e immagine di riferi-
mento, rispettivamente.

Alle due acquisizioni simulate € poi stato
aggiunto rumore gaussiano, con media nulla
e deviazione standard pari al 10% del segna-
le massimo dei metaboliti e si sono ripetute le
elaborazioni. Prima di fare I’elaborazione con
RIGR é stato aggiunto rumore gaussiano con
deviazione standard pari al 10% del segnale
massimo all'immagine di riferimento.

Misure su fantoccio

II fantoccio impiegato (MRI/DLX-P, Data
Spectrum Corporation, Hillsborough, NC,
USA), contiene vari inserti, tra i quali uno in
grado di alloggiare tre gruppi di sette provet-
te ciascuno. Una provetta di uno degli inserti
¢ stata riempita con una soluzione acquosa
di solfato di rame (CuSO,) 0,5 mM e acido
acetico (CH;COOH) 86 mM, che produce un

singoletto a 1,9 ppm (fig. 3.a); una seconda
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Figura 3 - Spettri dei mataboliti delle provette

provetta € stata riempita con solfato di rame
0,5 mM ed etanolo (CH3CH,OH) 137 mM,
che produce un multipletto a 3,5 ppm ed un
tripletto a 1,0 ppm (fig. 3.b); le altre provet-
te sono state riempite con solfato di rame 0,5
mM (fig. 4); il fantoccio € poi stato riempito
con solfato di rame 3mM.

Figura 4 - Disposizione delle soluzioni nelle pro-
vette. A: acetato e solfato di rame; B: etanolo e
solfato di rame; C: solfato di rame

Per I'immagine di riferimento é stata fatta
un’acquisizione spin echo (SE), TE/TR
144/1500 ms, matrice 256 x 256, 1 fetta,
FOV 80 x 80 mm?2, spessore di strato 10 mm,
1 media. Le acquisizioni spettroscopiche
sono state fatte con acquisizione SE, TE/TR
144/1500 ms, selezione del volume PRESS,
soppressione dell’lacqua con eccitazione
selettiva, 1 fetta, FOV 80 x 80 mm?2, spesso-
re di strato 10 mm, bandwidth 1 kHz, 1024
punti campionati per FID, 1 media; sono

state fatte due acquisizioni: con matrice 8 x 8
e 16 x 16. Il volume di scansione era identi-
co nelle tre acquisizioni.

L'immagine di riferimento ¢ stata segmen-
tata manualmente utilizzando ImageJ per
ottenere un’immagine a compartimenti omo-
genei (fig. 5). Ai dati nel dominio dei tempi ¢
stato applicato un filtro di deconvoluzione
gaussiano [6] con larghezza 10 punti per sop-
primere il segnale dell’acqua, un filtro di apo-
dizzazione gaussiano [7] con allargamento
dei picchi 3 Hz nella dimensione spettrosco-
pica; sono poi stati trasformati secondo Fou-
rier lungo la dimensione spettroscopica e
troncati tra O ppm e 5 ppm. | dati cosi otte-
nuti sono stati ricostruiti con matrice 256 x
256 con zero-fill, SLIM (utilizzando I'immagi-
ne a compartimenti omogenei) e RIGR.

Figura 5 - Immagine a compartimenti omogenei
utilizzata per elaborare i dati su fantoccio con
I’algoritmo SLIM
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Misure su volontario

Le acquisizioni spettroscopica € stata fatta
con acquisizione SE, TE/TR 144/1500 ms,
selezione del volume PRESS, soppressione
dell’acqua con eccitazione selettiva, soppres-
sione dei lipidi con bande di saturazione, 1
fetta, FOV 21 x 216 mm?2, spessore di strato
10 mm, bandwidth 1 kHz, 1024 punti cam-
pionati per FID, 1 media.

Non essendo chiaro quale sia l'influenza
della pesatura dell'immagine di riferimento
sulle mappe ricostruite con I'algoritmo RIGR,
sono state fatte tre acquisizioni, ottenendo
quattro pesature differenti dell'immagine (la
sequenza dual produce due immagini corri-
spondenti ai due tempi di eco, una pesata in
densita protonica, I'altra pesata in T5):

e Dual SE, TE(primo)/TE(secondo)/TR
20/90/2300 ms, matrice di acquisizione
240 x 192 ricostruita a 256 x 256, 1 fetta,
FOV 216 x 216 mm?2, spessore di strato
10 mm, 1 media;

e FLAIR IR TSE, TE/TI/TR 142/2800/
11000 ms, fattore turbo 53, matrice di
acquisizione 240 x 159 ricostruita a 256 x
256, 1 fetta, FOV 216 x 216 mm?2, spes-
sore di strato 10 mm, 2 medie;

e T, SE, TE/TR 15/450 ms, matrice di
acquisizione 216 x 161 ricostruita a 256 x
256, 1 fetta, FOV 216 x 216 mm?2, spes-
sore di strato 10 mm, 2 medie.

Per creare l'immagine a compartimenti
omogenei necessaria per l'algoritmo SLIM &
stata segmentata manualmente I'immagine
pesata in T1 (fig. 6).

| dati di imaging spettroscopico sono stati
processati ed elaborati come per il fantoccio.

Figura 6 - utilizzata per I’elaborazione dei dati
su volontario con SLIM
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Risultati

Simulazioni

I risultati delle simulazioni sono stati valu-
tati quantitativamente calcolando la varianza
di ogni immagine spettroscopica ricostruita
rispetto alla corrispondente immagine di rife-
rimento:

dove fe I'imaging spettroscopico ricostruito,
I € 'immaging spettroscopico vero, [, = I(n,
Ax, n Ay, n,Az) e N = N, x Ny x N, & il nume-
ro di elementi della matrice dei dati. Questo
tipo di analisi € una misura globale di quanto
le ricostruzioni si discostano dai valori reali.
[ risultati sono riportati in tabella 1. Come
e logico aspettarsi le acquisizioni con matri-
ce superiore forniscono risultati migliori; que-
sta € una utile verifica che non si sono com-
messi grossolani errori di calcolo all’interno
delle routine. Le simulazioni in assenza di
rumore mostrano che SLIM ¢ in grado di rico-
struire esattamente gli spettri, a differenza
degli altri metodi, come ci si aspettava; quel-
lo che si pud anche notare & che, a parita di
dimensioni della matrice di acquisizione, il
metodo RIGR esibisce minore varianza
rispetto alle trasformate di Fourier con zero-
fill e che gli errori commessi da RIGR con

un’acquisizione 8 x 8 sono di poco peggiori
rispetto alle trasformate di Fourier su una 16

x 16. In presenza di rumore la qualita della
ricostruzione RIGR degrada sensibilmente,
mentre lo zero-fill e SLIM rimangono sostan-
zialmente invariati. Questo si puo probabil-
mente spiegare tenendo conto di due fattori:
il primo e che I'acquisizione spettroscopica
contiene solo le componenti a bassa fre-
quenza, in cui il rapporto segnale rumore e
piu elevato, percio l'introduzione di rumore
non degrada eccessivamente i dati spettro-
scopici e, di conseguenza, non inficia la rico-
struzione con zero-fill e SLIM; la seconda
cosa da tenere in conto € che per la ricostru-
zione RIGR ¢ stata utilizzata un’immagine di
riferimento, anch’essa con rumore, quindi si
puo ipotizzare che sia stato questo rumore la
principale causare dell’aumento di discre-
panza tra le ricostruzioni RIGR ed il dato
reale; infatti ricostruendo con il RIGR i dati di
imaging spettroscopico con rumore, utiliz-




zando come immagine di riferimento quella
senza rumore si ottengono risultati migliori

(varianze di 45,6 e 34,9 con matrice a 8 x 8
e 16 x16 rispettivamente).

Matrice  Zero-Fill RIGR  SLIM
Senza 8x8 54,2 40,1 0,0
Rumore 16 x 16 36,9 29,5 0,0
Con 8x8 54,2 52,8 0,2
Rurpere—F6—=16 369 398 0.2

Tabella 1 - Confronto tra le varianze per
i metodi di ricostruzione utilizzati

Per valutare la qualita degli spettri, per
ogni compartimento e per ogni ricostruzione
(tranne SLIM) e stato calcolato lo spettro
medio e la sua deviazione standard.

Nella figura 7 sono rappresentati gli spet-
tri nel quarto compartimento per le tre rico-
struzioni in assenza e in presenza di rumore.
Come si pud notare sia i dati ricostruiti con
zero-fill sia quelli ricostruiti con RIGR sono
affetti da artefatti di Gibbs e contaminazioni
dagli altri compartimenti: i picchi a 0,9 ppm
e 1,3 ppm in realta sono presenti solo nel
primo compartimento e il picco a 2,0 ppm
dovrebbe avere un area pari ad un terzo del
picco a 3,0 ppm. Si vede anche che in pre-
senza di rumore la ricostruzione RIGR ha
contaminazioni maggiori dai picchi a 0,9
ppm e 1,3 ppm.

Sia assenza sia in presenza di rumore gli

spettri ottenuti con zero-fill mostrano una
minor variabilita rispetto a quelli ottenuti con

RIGR, e la situazione si amplifica quando si
introduce rumore. Inoltre, in corrispondenza
dei picchi a 3,2 ppm, 3,0 ppm e 2,0 ppm il
dato reale sta entro una deviazione standard
della ricostruzione con RIGR, ma non della
ricostruzione con zero-fill, ma questo € ragio-
nevolmente da attribuire al fatto che la rico-
struzione con RIGR ha una maggior deviazio-
ne standard e quindi una minor omogeneita.

Come gia si € osservato nelle analisi qua-
litative degli spettri le ricostruzioni con zero-
fill non risentono significativamente dell’in-
troduzione di rumore, mentre nelle ricostru-
zioni RIGR il rumore introdotto dalle immagi-
ni & chiaramente visibile (fig. 8). E poi pale-
se come nelle ricostruzioni RIGR vi sia una
maggior definizione anatomica.

Confrontando le acquisizioni a differente
risoluzione si vede che la ricostruzione con
zero-fill dell’acquisizione non permette di
individuare il quarto compartimento, visibile
invece in tutte le altre ricostruzioni, compre-
so il RIGR a matrice . Osservando le immagi-
ni calcolate a 2,0 ppm (fig. 9) si vede che la
ricostruzione RIGR applicata all’acquisizione
da come risultato una iperintensita nel quar-
to compartimento, rispetto al tessuto circo-
stante, quando in realta questo comparti-
mento dovrebbe essere ipointenso (l'inten-
sita del picco e la meta rispetto al terzo com-
partimento), come si vede nelle altre rico-
struzioni. Si puo ipotizzare che I'acquisizione
abbia una risoluzione troppo bassa per risol-
vere il quarto compartimento, come dimo-
stra la ricostruzione con zero-fill, ma le infor-
mazioni a priori provenienti dall'immagine di
riferimento dicono che in quella zona ¢’ una

Figura 7 - Spettri nel compartimento 4 per 'acquisizione simulata con matrice;
a sinistra in assenza di rumore, a destra con rumore
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Figura 8 - Immagini dell’acquisizione simulata a matrice 16 x 16 calcolate in corrispondenza
di 3,2 ppm. In alto ricostruzioni con zero-fill, in basso con RIGR.
A sinistra ricostruzioni simulate in assenza di rumore, a destra in presenza di rumore

Figura 9 - Immagini delle acquisizioni simulate in assenza di rumore calcolate
in corrispondenza di 2,0 ppm. In alto ricostruzioni con zero-fill, in basso con RIGR.
A sinistra acquisizioni con matrice 8 x 8, a destra con matrice 16 x 16
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regione diversa da quella circostante, iperin-
tensa, e l'algoritmo trasferisce questa infor-
mazione sull’imaging spettroscopico.

Fantoccio

In figura 10 sono riportate le mappe di
densita dell’etanolo nelle ricostruzioni delle
due acquisizioni. Nelle immagini € visibile
I'effetto di spostamento tra volume di pianifi-
cazione della sequenza e volume realmente
selezionato dovuto al chemical shift (eq. (1));

nell’acquisizione 8 x 8 questo effetto & piu
evidente per la minor risoluzione spaziale. Si

puo anche notare che le acquisizioni 16 x 16
riescono in entrambi i casi a localizzare cor-
rettamente e con precisione la provetta con-
tenete il composto. La ricostruzione RIGR
permette come valore aggiunto di vedere
I'effetto di spostamento del volume di acqui-
sizione gia descritto.Definendo sull'immagine
di riferimento ROI circolari corrispondenti
alla provette contenenti acetato ed etanolo,
riportando tali ROI sulle ricostruzioni spettro-
scopiche e calcolando gli spettri medi all’in-
terno si vede che i tre algoritmi implementa-

ti sull’acquisizione 16 x 16 danno risultati
attendibili e piuttosto sovrapponibili.

A 8 x 8 (fig. 11) la qualita degli spettri sul-
I'etanolo sembra peggiorare sensibilmente.
In realta, spostando la ROI per tener conto

dello spostamento del volume di acquisizio-
ne, con zero-fill e RIGR si ottengono spettri
confrontabili con quelli dell’acquisizione a
mag%or risoluzione.

e Zeera Fill
— 5L
— RIGR

250

150

100

50 4

0 T T T T A
PPM 5, 4. 3. . 1 0.

Figura 11 - Confronto tra gli spettri ricostruiti

per 'acquisizione 8 x 8 su fantoccio in corri-
spondenza della provetta contenete etanolo

Per SLIM un problema di questo genere
non € semplice da gestire: innanzi tutto non
producendo delle immagini, ma solo degli
spettri associati a ciascun compartimento
definito, & difficoltoso anche solo identificare
il problema; e una volta identificato, questo
non ¢ di facile soluzione, in quanto I'immagi-
ne segmentata dovrebbe essere una funzione
(anche) della frequenza.

Figura 10 - Mappe di etanolo in
fantoccio ottenute integrando gli
spettri in modulo tra 0,64 ppm e
1,40 ppm. In alto ricostruzioni
con zero-fill, in basso con RIGR.
A sinistra acquisizione 8 x 8, a
destra 16 x 16
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Volontario

[l primo obiettivo dell’acquisizione su
volontario era di verificare in vivo le informa-
zioni ottenute dalle simulazioni e dagli espe-

rimenti su fantoccio. Nei grafici di figura 12
sono confrontati gli spettri dei tre algoritmi in
esame nella sostanza grigia e nella sostanza
bianca.

Figura 12 - Confronto degli spettri in vivo fra gli algoritmi di ricostruzione. Gli spettri di zero-fill
e RIGR sono mediati su tutto il compatimento come definito dalla segmentazione

Come prevedibile gli spettri ricostruiti con
zero-fill e RIGR presentano contaminazioni
dai lipidi dello scalpo, ma negli spettri RIGR
questo contributo & dominante sugli altri
segnali. Una spiegazione a questo effetto la si
puo trovare esaminando gli spettri della rico-
struzione RIGR nel compartimento CSF (fig.
13).

PPM 5, s 5 2 1 [

Figura 13 - Spettri delle ricostruzioni RIGR nel
compartimento CSF in vivo

Questo compartimento dovrebbe conte-
nere quasi esclusivamente acqua, ma dato
che il segnale dell’acqua € stato soppresso in
acquisizione ed in ricostruzione & stato appli-
cato un filtro di deconvoluzione per rimuove-
re il segnale residuo, in questo compartimen-
to dovrebbe essere presente solo rumore. In
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realta quello che si vede in questi spettri € un
contributo dei lipidi di intensita diversa per
ciascuna immagine di riferimento. In partico-
lare si nota che il segnale dei lipidi in questi
spettri & piu elevato laddove, nelle immagini
di riferimento, € piu elevato il rapporto tra
segnale dell’acqua e segnale dei lipidi. E
come se nella risoluzione del sistema (6) il
segnale dei lipidi, dominante, fosse erronea-
mente assegnato alla regione spaziale in cui
si trova ’encefalo cioé il segnale dell’acqua,
dominante nell'immagine di riferimento.

Il secondo obiettivo era quello di valutare
I'effetto della pesatura dell'immagine di rife-
rimento per l'algoritmo RIGR sulle ricostru-
zioni. La presenza di lipidi perd non permette
questo tipo di analisi alterando la linea di
base in maniera non prevedibile.

Infine, a titolo esemplificativo in figura 14
si mostrano le mappe di colina e NAA rico-
struite con zero-fill e RIGR. Come ci si aspet-
ta I'algoritmo RIGR ha una definizione anato-
mica molto maggiore, ma sono anche pre-
senti artefatti da contaminazione di lipidi
fuori lo scalpo: zone iperintense nei tessuti
cerebrali prossimi alla teca e disomogeneita
di segnale.




Figura 14 - Mappe metaboliche per 'acquisizione su volontario. In alto ricostruzione
con zero-fill, in basso con RIGR. A sinistra mappa di colina
(spettri integrati tra 3,17 e 3,39 ppm) a destra NAA (1,81-2,19 ppm)

Conclusioni

[ risultati dimostrano che gli algoritmi pre-
sentati possono essere un buon punto di par-
tenza, su cui pero c’é ancora molto da fare
per ottenere risultati superiori al metodo CSI
convenzionale sia dal punto di vista della
risoluzione spettrale sia della risoluzione spa-
ziale.

Le principali problematiche incontrate
sono strettamente correlate con le metodiche
di acquisizione e correttezza delle informazio-
ni a priori impiegate dagli algoritmi.

Si & visto che I'effetto di dislocazione spa-
ziale (equazione (1)) mette in crisi gli algorit-
mi impiegati, soprattutto quando si acquisi-
sce un numero estremamente ridotto di codi-
fiche in fase perché, in un sistema discreto
come l'imaging digitale, lo spostamento Ax
dell’equazione (1) va riportato in pixel
(acquisiti).

Questo effetto puo essere limitato, all’atto
dell'impostazione della scansione, facendo in
modo che il volume di pianificazione corri-
sponda esattamente con quello selezionato al
centro dell’intervallo di frequenze di interesse

(se il software del tomografo lo permette); in
questo modo si minimizza la dislocazione
massima.

In ricostruzione, invece, si potrebbe utiliz-
zare un immagine di riferimento “mobile”,
cioé anziché utilizzare una sola immagine di
riferimento, per ogni punto sull’asse delle fre-
quenze si utilizza un’immagine di riferimento
corrispondente al volume realmente acquisi-
to. Questo puo essere fatto senza bisogno di
scansioni aggiuntive: e sufficiente un FOV
ampio da cui verranno estratte le immagini di
riferimento, come sottoinsiemi.

Per quanto riguarda l'algoritmo RIGR, la
contaminazione da lipidi negli altri comparti-
menti € stata il principale problema incontra-
to. Se ¢ esatta I'ipotesi che & stata avanzata
in precedenza, cioé che le funzioni di base del
modello GS descrivano la distribuzione spa-
ziale dell’acqua e quindi il segnale dei lipidi
scomposto su questa base vada a distribuirsi
laddove c’e acqua, allora c¢’e da chiedersi se
i metaboliti abbiano lo stesso comportamen-
to. Se cosi fosse, € da valutare il grado con-
fidenza con cui si devono prendere le mappe
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metaboliche ottenute con questo metodo.

Data per valida la suddetta ipotesi, si
potrebbe rimediare al problema utilizzando
come riferimento un immagine acquisita con
un impulso di soppressione dell’acqua o
opportunamente rielaborata. Cio che conta e
che abbia comunque un segnale dell’acqua
sufficientemente ridotto, ma mantenga
comunque adeguate informazioni anatomi-
che. Infine bisogna tenere in considerazione
che il metodo RIGR ¢ stato sviluppato per I'i-
maging dinamico. Sebbene in letteratura
siano stati presentati vari schemi di acquisi-
zione/ricostruzione per ottenere immagini ad
alta risoluzione da dati campionati con un
numero ridotto di codifiche di fase, molti di
questi metodi sono pensati per I'imaging
dinamico [8]. E possibile che algoritmi diffe-
renti possano produrre risultati migliori di
quello implementato, ma non si puo dare per
scontato che dati di imaging spettroscopico
possano essere elaborati come dati di ima-
ging dinamico solo perché possono essere
trattati matematicamente con lo stesso for-
malismo. Questo & un aspetto che si deve
considerare nell’eventuale progettazione di
un nuovo algoritmo: i dati spettroscopici
hanno caratteristiche peculiari e non €& da
escludere che queste debbano necessaria-
mente rientrare nelle informazioni a priori
impiegate.
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Althea € una macchina automatica
per la preparazione di siringhe
di soluzioni radiofarmaceutiche.
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all'esterno.
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zazione del lavoro.

Per ogni ricetta preparata sono
archiviati in uno storico oltre ai dati
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riguardanti attivita e volume
presenti in siringa.
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siringa soluzione fisiologica in modo
da raggiungere il volume
richiesto.

Il risultato €& wuna siringa da
5 ml, calibrata, contenente un
volume adeguato e dotata di un
tappino perforabile e di schermo
in tungsteno.

Range di utilizzo

La minima attivita che puo essere
dosata in siringa con l'accuratezza
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principale, secondo la formula:
valore dell'attivita richiesta in siringa
(MBq) > 1/8 del valore della
concentrazione presente nel
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di una siringa con attivita di 400 MBq
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Nello stesso tempo ['attivita in un
flacone da 15 ml non deve essere
superiore a 48 GBq.
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L’'impiego della tomografia computerizzata
multistrato nella malattia coronarica:
luci e ombre

Giuseppe Molinari, Cristiano Novelli*, Marco Casaleggio**, Stefano Domenicucci*

Cattedra di Cardiologia - Universita degli Studi di Genova

Unita Operativa di * Cardiologia e ** Radiologia
Ospedale “PA. Micone”. Sestri Ponente, Genova

La principale difficolta nella visualizzazio-
ne delle arterie coronarie € legata alla note-
vole risoluzione temporale e spaziale neces-
sarie per “fermare” il rapido movimento di
questi piccoli vasi durante il ciclo cardiaco.
Nell'ultimo decennio I'introduzione e il conti-
nuo miglioramento della tecnologia multide-
tettore (4, 16, 64 detettori) ha comportato un
incremento notevole delle potenzialita e delle
prestazioni della Tomografia Computerizzata
(TC). In particolare con lo sviluppo di scan-
ner a 16 detettori e 'aumentata velocita di
rotazione del gantry (420 ms, > 120 giri/min)
i tempi della scansione coronarica si sono
ridotti a circa 20 sec (I'indagine viene ese-
guita durante una singola apnea inspirato-
ria), si &€ ottenuta una risoluzione spaziale di
tipo isotropico intorno a 0.6 mm e una riso-
luzione temporale di circa 200 msec. Gli
scanner a 64 detettori hanno ulteriormente
migliorato la qualita dell'imaging coronarico
mediante TC per cui ad oggi possiamo tran-
quillamente affermare che la TC multidetet-
tore, a 16 o 64 slices, garantisce una qualita
di immagine del lume coronarico quasi
sovrapponibile alla coronarografia conven-
zionale (CC) fornendo nel contempo infor-
mazioni sullo stato di salute della parete
coronarica (stabilita o instabilita della plac-
ca) precluse alla CC.

Ma e sempre cosi?

In verita no! Di seguito cercheremo di
spiegare come la buona riuscita di un’indagi-
ne coronarografica mediante TC sia il frutto
di una abile concertazione tra i diversi sog-
getti coinvolti (paziente, tecnico di radiolo-
gia, medico) e di un assoluto controllo delle
numerose variabili che potrebbero influire
negativamente sull’esito dell’indagine.

Esecuzione dell’indagine TC

L’acquisizione di immagini qualitativa-
mente adeguate & requisito essenziale per
'esecuzione di una coronaro-TC realmente
diagnostica. La fase cruciale dell’esame ¢
rappresentata da quei 20 secondi di apnea
durante i quali vengono acquisiti i dati grezzi.
Durante questo periodo qualsiasi interferenza
o disattenzione di vario tipo possono inficiare
la buona riuscita dell’indagine che non potra
essere ripetuta nel breve periodo. Le ragioni
della non ripetibilita dell’esame vanno ricer-
cate nella potenziale tossicita del mezzo di
contrasto iodato (MdC) utilizzato e nella
cospicua esposizione alle radiazioni ionizzan-
ti cui viene sottoposto il paziente. La tabella
1 riporta la dose di radiazioni erogate duran-
te I'’esecuzione di alcune indagini diagnosti-
che di pit comune impiego in cardiologia.

Tab.1. Dose massima radiante
per diversi tipi di indagine

Dose Corrispondente

Indagine (mSv) | a N. radiografie
torace

Radiografia torace
1 proiezione 0.02 1
Coronarografia
convenzionale 5 250
PET (con FDQ) 5 250
TC multidetettore 10 500
Scintigrafia con
Sestamibi-Tc 99m 10 500
Scintigrafia con
Tallio 201 23 1.150

Legenda= mSv: millisivert; PET: positron emission
tomography; FDG: fluoro-desossi-glucosio; TC:
tomografia computerizzata; Tc: tecnezio.
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In tabella 2 sono riportati le controindicazioni (assolute e relative) all’esecuzione della TC,
prevalentemente legate all’utilizzo del MdC ma anche alla pre-esistenza di alcune condizioni

morbose.
Tab. 2. Controindicazioni assolute e relative all’esecuzione della TC
Controindicazioni Descrizione
Assolute Ipersensibilita nota ai MdC iodati
Relative Storia di allergia ad altri farmaci

Insufficienza renale (creatinina > 1.5 mg/dl)

Storia di fenomeni tromboembolici

Extrasistolia ventricolare o sopraventricolare frequente

Incapacita a effettuare apnea di 20 sec.

Scompenso cardiaco

Mielosa multiplo
Ipertiroidismo
Feocromocitoma

Fibrillazione striale

Preparazione del paziente

Per ottenere immagini di buona qualita &
necessario che durante l'acquisizione gli
artefatti da movimento del cuore siano ridot-
ti il piu possibile!-3. Siccome I’acquisizione
dei dati grezzi € sincronizzata con il ciclo car-
diaco mediante I'ECG, una frequenza cardia-
ca elevata o l'insorgenza di stimoli elettrici
che alterino la regolarita dell’intervallo R-R
possono compromettere pesantemente la
buona riuscita dell'indagine (fig. 1). E opinio-
ne comune che la frequenza cardiaca del
paziente debba rimanere al di sotto di 65
bpm e a tal proposito viene effettuata una
pre-medicazione con farmaci B-bloccanti
somministrati per via orale (50-100 mg di
metoprololo un’ora prima dell’esame) o per
via endovenosa (5-20 mg immediatamente
prima I’esecuzione della TC) 4-6. Nei pazienti
in cui il R-bloccante sia controindicato (es.
asmatici) puo essere utilizzato in alternativa il
Verapamil.

Fasi importanti della preparazione del
paziente sono anche:

¢ il reperimento di un adeguato accesso
venoso in grado di reggere un flusso di 5
ml/sec di MdC;

® un corretto posizionamento degli elettrodi
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per il rilevamento della traccia ECG. A tal
proposito, per evitare difetti di “gating”,
necessario che I'onda R sia chiaramente
distinguibile rispetto alle altre deflessioni
ECGrafiche. Particolare attenzione va pre-
stata alla posizione del cavo di monitorag-
gio giacché una sua eventuale trazione
dovuta allo scorrimento del lettino nel
corso dell’acquisizione, con conseguente
perdita della derivazione di monitoraggio,
renderebbe l'indagine inutile dal punto di
vista diagnostico.

Acquisizione dei dati

L’acquisizione dei dati avviene nel corso
di una singola apnea inspiratoria della durata
di circa 20 sec. L’apnea ha principalmente lo
scopo di annullare i movimenti cardiaci rela-
tivi alla dislocazione del diaframma durante
la respirazione. E consigliabile far effettuare
al paziente alcune apnee di prova prima del-
I'acquisizione e istruirlo sull’assoluta neces-
sita di non interrompere I'apnea prima del
termine della scansione. Qualsiasi deroga a
queste raccomandazioni puo significare la
perdita del potere diagnostico dell’indagine.
Al fine di evitare reazioni emotive da parte
del paziente € inoltre importante che egli sia
informato sulla sensazione di calore che




avvertira al momento della somministrazione

del MdC.

L’acquisizione del data-set di immagini
passa attraverso tre fasi:

1. Acquisizione di uno scanogramma ante-
ro-posteriore su cui posizionare il volume
corporeo da acquisire (in genere per la
valutazione delle coronarie native tale
volume va dalla biforcazione tracheale
alla base del cuore, in caso di bypass il
limite superiore deve comprendere I’origi-
ne delle arterie mammarie).

2. Determinazione dei tempi ottimali per I'i-
nizio dell’acquisizione delle immagini
dopo la somministrazione del MdC. Pos-
sono, in alternativa, essere utilizzate due
tecniche: il “bolus tracking” o il “timing
bolus” che se ben impiegate danno risul-
tati sovrapponibili 7-10. Nel nostro labora-
torio utilizziamo routinariamente il bolus
tracking che consiste nel monitorare
I’enhancement contrastografico a livello
dell’aorta ascendente, attraverso scano-
grammi assiali acquisiti ogni 2 sec. Quan-
do tale enhancement supera il valore

soglia di 100 Unita Hounsfield parte la
scansione.

3. L'acquisizione delle immagini-sorgente
viene effettuata nel corso di un’apnea
inspiratoria. Durata dell’acquisizione, riso-
luzione spaziale, temporale e altri impor-
tanti parametri tecnici variano con il
variare del numero dei detettori. La tabel-
la 3 evidenzia tali differenze tra scanner a
16 e 64 detettori. Il set di dati acquisiti
copre l'intera regione cardiaca, dalla por-
zione prossimale dell’aorta ascendente (a
livello della carena) sino alla superficie
diaframmatica del cuore. La sospensione
dell’apnea, eventuali movimenti del
paziente e la perdita della traccia ECG,
per qualsivoglia causa, prima del termine
della scansione significa quasi sempre la
perdita dell’esame. E quindi di fondamen-
tale importanza prevenire tali evenienze.
Meno prevenibile é I'insorgenza di extrasi-
stolia e/o elevata frequenza cardiaca,
durante quei fatidici 20 sec, che puo com-
portare la presenza di artefatti in grado di
inficiare in modo variabile I'interpretazio-
ne delle immagini.

Tab. 3. Parametri di scansione tra diversi tipi di scanner

Scanner 16 detettori 64 detettori
Collimazione di strato (mm) 0.6-0.75 0.5-0.6
Kilovolt (KV) 120-140 120-140
Tempo di rotazione del tubo (ms) 375-420 330
Incremento di ricostruzione (mm) 0.5 0.3-0.4
Spessore di strato (mm) 0.75 0.60
Tempo di scansione (s) 18-22 12-14

Ricostruzione delle immagini

La ricostruzione delle immagini avviene in
base al principio della iso-cardio-fasicita: le
immagini assiali vengono ricostruite tutte
nella stessa fase (diastolica) del ciclo cardia-
co con i seguenti parametri principali: spes-
sore di strato 0.75 mm con overlap tra gli
strati del 50%, matrice del pixel 512 x 512.

L'uso del gating retrospettivo consente la
ricostruzione di un data-set di 200-250

immagini scelte in un predefinito punto del-
I'intervallo R-R dellECG. Si ¢ visto che la
finestra ottimale di ricostruzione & rappresen-

tata dalla mesodiastole (60-70% dell’inter-

vallo R-R) 11,12, In caso di elevata frequenza
cardiaca o irregolarita del ritmo, la scelta di
finestre di ricostruzioni piu precoci (25-35%
dell’intervallo R-R) puo migliorare la qualita
delle immagini.

Valutazione delle immagini

Non esiste ancora una procedura standar-
dizzata di post-processing delle immagini e
quindi, in termini di riproducibilita, I'accura-
tezza della TC risulta in parte operatore-
dipendente 13.
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La valutazione delle immagini assiali
risulta utile per escludere grossolane
anormalita morfologiche e per verificare
se vi siano reperti particolari non riguar-
danti le arterie coronarie.

Le ricostruzioni tridimensionali (3D)
volume-rendering (Fig. 1) offrono una
visione suggestiva dell’anatomia cardiaca
e coronarica. Risultano di facile compren-
sione anche per i medici che hanno richie-
sto l'indagine ma il loro valore diagnosti-
co ¢ limitato!4.

Le immagini ricostruite per proiezioni
di massima intensita (MIP) garantiscono
un’accurata valutazione della coronaria
sul suo piano longitudinale (Fng), anche Figura 1. Ricostruzione 3D volume-rendering.
in situazione di estrema tortuosita del Visualizzazione dei rami principali e secondari
vaso. Una ricostruzione MIP ottimale dell’arteria coronaria sinistra (A; punte di freccia)

e dell’arteria coronaria destra (B e C; frecce)

dovrebbe avere uno spessore compreso

tra 5 e 8 mm, ma € necessaria una ridu-
zione a 3 mm se sono presenti calcifica-
zioni coronariche in quantita elevata. La
valutazione per piani trasversali puo
determinare false positivita specie in pre-
senza di calcificazioni?.12,

Le ricostruzioni ottenute con tecnica
MPR (multiplanar reformatted) ben si pre-
stano per la valutazione delle lesioni coro-
nariche sia sui piani longitudinale che tra-
sversale del vaso.

Entrambe le ricostruzioni MIP e MPR

possono essere effettuate su piani curvi Fig 2. Ricostruzioni MIP con 5 mm di spessore.
selezionando i vari punti di passaggio In A risultano ben visualizzate ’arteria coronaria
sulle immagini assiali. destra (frecce) e gran parte del decorso dell’arteria cir-
conflessa (punte di freccia). In B si apprezza il tronco
Principali applicazioni cliniche comune (freccia) e l'arteria discendente anteriore con i

Stenosi coronariche. L’identificazione suoi rami secondari (punte di freccia)

di stenosi coronariche (Fig. 3) risulta
alquanto agevole con la TC multistrato.
Numerosi studi, condotti con scanner a 4,
16 e 64 detettori, hanno evidenziato ele-
vati livelli di accuratezza diagnostica di
questa tecnical5-20. In particolare, il suo
elevato valore predittivo negativo (95-
97%) permette di escludere la diagnosi di
malattia coronarica, con una certa tran-
quillita. La sensibilita (ossia la capacita di
individuare la malattia) della TC risulta
abbastanza elevata (85-90%) da giustifi-
carne il suo impiego in clinica.

el

Fig. 3. In A, ricostruzione MIP con 5 mm di spessore.
Placca a prevalente contenuto lipidico (frecce) determi-

Un valore aggiunto della tecnica € rap-  nange stenosi del tratto prossimale dell’arteria discen-
presentato dalla capacita di distinguere  dente anteriore. In B, ricostruzione MPR per piani curui.
tra placca calcifica e non calcifica e all'in-  Placca a prevalente contenuto fibroso (frecce) determi-
terno di quest’ultima differenziare le plac-  nante stenosi dell’arteria circonflessa
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che ad elevato contenuto lipidico (Fig 3A)
da quelle prevalentemente fibrose (Fig

3B) 21,22,

Limite importante della TC, specie nei
pazienti piu anziani, € la presenza di este-
se calcificazioni coronariche (Fig. 4) che,
determinando un effetto chiamato “bloo-
ming”, non consente I’esclusione di steno-
si significative sottostanti.

Follow up del paziente rivascolarizzato.
La valutazione dei bypass aorto-coronari-
ci rappresenta il principale punto di forza
della TC. Elevati valori di sensibilita e spe-
cificita sono stati riportati sia per quanto
riguarda la pervieta degli innesti venosi
sia di quelli arteriosi23.26, Le ricostruzioni
3D volume rendering (Fig 5) risultano
inoltre particolarmente utili per visualizza-
re la complessa anatomia e la relazione
spaziale tra graft e coronarie native.

Conclusioni

La TC multistrato riveste un ruolo di
primo piano nella diagnostica della malat-
tia coronarica. Essa € in grado di fornire
immagini dettagliate e suggestive dell’al-
bero coronarico contestualmente ad utili
informazioni sulla natura della placca ate-
rosclerotica e, laddove richiesto, sulla fun-
zione ventricolare. Un suo razionale
impiego nello studio della malattia coro-
narica e quindi una sua corretta colloca-
zione nella pratica clinica cardiologica
non puo prescindere pero da alcune con-
siderazioni fondamentali.

1. La TC non puo essere considerata una
tecnica per lo screening della malattia
coronarica perché:

® ¢ in grado di determinare un danno
biologico immediato o futuro sia per
la tossicita del MdC utilizzato sia per
I'elevata dose di radiazioni erogate;

e in assenza di dimostrata o forte-
mente sospetta ischemia miocardi-
ca, la dimostrazione TC di stenosi
coronariche (peraltro spesso sovra-
stimate) potrebbe avere effetti
devastanti sulla scelta della strate-
gia terapeutica. Cio in ossequio a
una regola basilare della buona pra-
tica clinica cardiologica che vuole
che qualunque stenosi coronarica
non debba essere trattata se non
determina ischemia miocardica

Fig. 4. ricostruzione MIP con 5 mm di spessore.
Massive calcificazioni (punte di freccia a carico delle
arterie discendente anteriore (A) e coronaria destra (B).
In C particolare dell’effetto “blooming” sul piano tra-
sversale dell’arteria discendente anteriore (frecce)

Fig. 5. Ricostruzione 3D volume-rendering.
In A bypass arterioso tra arteria mammaria sinistra e
arteria discendente anteriore (punte di fraccia) e graft
venoso sull’arteria circonflessa (frecce).
In B bypass venosi su coronaria destra (punta di frec-
cia) e discendente anteriore (frecce).
In C graft venoso su discendente anteriore (punte di
freccia)

Tale rigore metodologico dovrebbe comun-
que riguardare anche la coronarografia
convenzionale.

2. La TC dovrebbe avere lo scopo di abbattere il
numero delle coronarografie non seguite da
procedura di rivascolarizzazione. E’ quindi
quantomeno discutibile il suo impiego in
pazienti con elevata predittivita pre-test per
coronaropatia, nei quali l'indicazione alla
coronarografia convenzionale puo rivelarsi
risolutiva non solo per la diagnosi ma anche
per il trattamento della malattia coronarica
stessa.

3. Anche l'utilizzo della TC nel follow up dei
bypass non dovrebbe prescindere da una pre-
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via dimostrazione di ischemia miocardica
con test provocativi quali ECG da sforzo
e/o eco-stress.

Fermo restando i limiti della tecnica
discussi nei paragrafi precedenti (aritmie,
calcificazioni, ecc.), la TC multistrato puo
risultare risolutiva:

® nei pazienti sintomatici con bassa o inter-
media probabilita di malattia coronarica
(sindrome X, malattia dei piccoli vasi,
angina vasospastica);

® nei pazienti sintomatici incapaci di esegui-
re test provocativi o portatori di blocco di
branca sinistra al’ECG;

e per differenziare la cardiopatia dilatativa
post-ischemica dalla idiomatica.
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Dal 13 al 17 ottobre scorsi
si € svolto al Bella Center di
Copenhagen il Congresso
Annuale della European Asso-
ciation of Nuclear Medicine,
I'evento piu importante per
questa disciplina, intesa sin-
golarmente. Gli organizzatori
hanno parlato di una parteci-
pazione crescente, che ha rag-
giunto appunto quest’anno il
suo nuovo record, a testimo-
nianza di un interesse che si
rinnova e che vede ormai da
tempo la sua estensione natu-
rale all'imaging molecolare.
Con tale termine si indica I'i-
maging non invasivo di pro-
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cessi molecolari, genetici e cellulari in vivo,
le cui applicazioni cliniche includono I'uso
delle tecniche proprie della medicina nuclea-
re, come la SPECT e la PET. Non a caso que-
st’anno I'imaging molecolare ¢ stato trattato
come argomento principale e ben sette ses-
sioni sono state dedicate ai suoi temi specifi-
ci.

Il Congresso si € articolato, come di con-
sueto, in 3 Sessioni plenarie nelle tre giorna-
te, in numerosi percorsi di CME (Educazione
Medica Continua), che forniscono ai parteci-
panti crediti europei, riconosciuti anche dalla
American Medical Association (AMA). Vi
sono stati inoltre numerosi percorsi di aggior-
namento teorico-pratici per i tecnici e nume-
rosi simposi.

Particolarmente interessanti le sessioni
plenarie dedicate a tematiche cruciali e
molto stimolanti. La prima sessione ¢ stata
dedicata alle modalita medico-nucleari e
radiologiche combinate. La sessione & stata
patrocinata congiuntamente dall’ EANM con
la European Association of Radiology (EAR)
e la Scandinavian Society of Clinical Physio-
logy and Nuclear Medicine (SSCPNM) e si e
parlato, tra l'altro, dello sviluppo ulteriore
delle tecniche integrate PET/MR. Nella
seconda sessione si € tenuta la “Marie Curie
lecture”, affidata, come ormai consuetudine,
ad uno dei ‘pionieri’ della medicina nucleare
europea e dedicata quest’anno all’attualita
della ricerca medica e medico nucleare in
Europa. Nella terza sessione si € invece trat-
tato del futuro dei radiofarmaci e dei possibi-
li marcatori di agenti terapeutici. Ma il corpo
del Congresso ¢ stato costituito da ben 609
comunicazioni orali, che hanno avuto luogo
in 8 sale, articolate per i vari argomenti in
quattro fasce orarie. I temi trattati sono stati
la PET/CT in oncologia relativamente a tutti i
tipi di tumore (tiroide, tumori neuroendocrini,
gastrointestinali, polmonari, prostatici e gine-
cologici, cerebrali), la SPECT e la PET in
neuropsichiatria, la PET/CT nella malattia
cardiovascolare, si sono ulteriormente
discussi i confronti tra la CT e gli esami medi-
co nucleari, la SPECT/CT nella visualizzazio-
ne dell’osso e delle articolazioni.

Non & mancata la fisica e la strumentazio-
ne, 'analisi dei dati da immagini quantitative,
la dosimetria nella terapia con radionuclidi, la
qualita delle immagini medico nucleari.
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Numerosi le relazioni sui nuovi impieghi del
radionuclide PET Ga68, la cui marcatura non
e ristretta agli analoghi della somatostatina e
dal quale potrebbero svilupparsi numerosi
traccianti per varie applicazioni cliniche PET,
qualora fosse commercialmente disponibile il
generatore Ge68/Gab8 (la strada per soddi-
sfare i requisiti delle leggi comunitarie in
materia di “qualita medicinale” del generato-
re non € ancora definita).

Qualche cenno é stato anche fatto allo
[124, un tracciante PET che potrebbe dare
utili benefici nella dosimetria della terapia
con radioiodio. Nell’ambito della terapia con
radionuclidi, si e parlato, tra I'altro, anche di
Lul77 (un beta emettitore di bassa energia,
indicato per la terapia di tumori solidi di pic-
cole dimensioni, con emissione gamma
associata utile a fini diagnostici e con emivi-
ta di 6,65 giorni) e di Re188 nella terapia
endoarticolare.

Quest’anno gli organizzatori hanno fatto
sapere con orgoglio di avere aumentato lo
spazio dedicato all’esposizione dei prodotti
commerciali. Vaste aree sono state occupate
dalle piu recenti versioni delle apparecchia-
ture per diagnostica medico nucleare,
SPECT e SPECT/CT, PET e PET/CT. Ben
rappresentati anche i prodotti radiofarma-
ceutici di piu recente impiego, gli strumenti
di misura per dosimetria e radioprotezione.

Nella tavola rotonda dedicata all’imaging
multimodale a al futuro della Medicina
Nucleare in Europa, si ¢ infine discusso della
“White Paper”, il documento congiunto pro-
posto della EANM e e dall’ESR sull’imaging
in multimodalita. L’'imaging di fusione e di
sistemi ibridi SPECT/CT e PET/CT sta cre-
scendo rapidamente e comporta necessaria-
mente importanti implicazioni professionali.

Dopo alcune contestazioni che c’erano
state 'estate scorsa, soprattutto da parte di
medici nucleari francesi e belgi, che chiede-
vano il ritiro del documento, le posizioni si
sono ricompattate.

La “white paper” costituisce appunto un
risultato del lavoro fatto dal comitato istituito
“ad hoc” dalle due Societa, che hanno lavo-
rato negli ultimi due anni per definire le posi-
zioni e le aspirazioni sia del’EANM che della
ESR per un lavoro congiunto su una stessa
base costruttiva, nel beneficio futuro di
entrambe le societa.
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IMPLEMENTAZIONE E VERIFICA
DI N SISTEMA 3D DI TREATMENT
PLANNING PER FASCI DI ELETTRONI
PER RADIOTERAPIA

MARCO GUSINU
Relatore: Dott.ssa Franca FOPPIANO

Introduzione

In radioterapia la maggior parte dei tratta-
menti viene effettuata con fasci di fotoni ad
alta energia. Per alcune patologie ed alcune
situazioni cliniche l'irradiazione con fasci di
elettroni presenta, pero, dei vantaggi in ter-
mini di uniformita della dose erogata e di
risparmio dei tessuti sani adiacenti.

Al giorno d’oggi per il calcolo della distri-
buzione di dose nel caso di fasci di elettroni
vengono utilizzati metodi semplici, basati
sulla misura della dose sull’asse centrale del
fascio.

Infatti i sistemi per il calcolo della dose
(TPS) in commercio sono ancora poco preci-
si, sia per la maggiore difficolta di modelliz-
zazione teorica nel rappresentare campi di
elettroni, sia per il minore sviluppo avuto in
questi ultimi anni legato soprattutto allo scar-
so utilizzo clinico della metodica.

Ultimamente sono stati implementati su
alcuni TPS algoritmi che si basano su metodi
Monte Carlo che dovrebbero risolvere le pro-
blematiche della pianificazione del tratta-
mento nel caso di fasci elettronici.

Ma essendo ancora molto costosi, soprat-
tutto rispetto all’effettivo utilizzo clinico, non
rappresenta per il momento lo standard.

Quindi I'utilizzo di un TPS che non si basi
su algoritmo Monte Carlo, accuratamente
testato per valutarne le criticita, € ancora rac-
comandato e garantisce un miglioramento
della qualita del trattamento.

Lo scopo della tesi € stato, dunque, imple-
mentare nel TPS, ECLIPSE, a disposizione
dell’lstituto Nazionale per la Ricerca sul Can-
cro di Genova, i fasci di elettroni erogati dai
LINAC presenti in Istituto. Il TPS si basa su un
algoritmo Pencil Beam. Il lavoro di tesi & con-
sistito in una fase di documentazione e pro-
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gettazione del lavoro, una fase di misura al
LINAC delle quantita richieste dal TPS per
I'implementazione e delle quantita per testa-
re la qualita del TPS. Con le misure effettua-
te si & passati alla fase di inserimento dati nel
TPS e nella generazione dei fasci da parte di
questo. Per ultimo si sono eseguiti i controlli
per testare la qualita della ricostruzione delle
curve di dose da parte del TPS.

Materiali e Metodi

I1 TPS utilizzato & stato ECLPSE, versione
6.5. Sono stati implementati i fasci di elettro-
ni prodotti da 2 LINAC Varian 2100CD, di
energia nominale pari a 6, 9, 12, 16, 20 MeV.

Per il trattamento con gli elettroni si
monta sulla testata un particolare accessorio,
detto applicatore. Gli applicatori in dotazione
si differenziano a seconda del campo massi-
mo utilizzabile: 5cm x 5 em, 10cm x 10cm,
15cm x 15cm, 20cm x 20cm e 25cm x
25cm. Presso I'IST si utilizzano per ragioni
cliniche e dosimetriche solo gli applicatori da
10cm x 10cm, 15cm x 15cm, 20cm x 20cm.

Alla base di tali applicatori, si inserisce
una “sagoma” che serve a definire il campo
di trattamento. La forma del campo da trat-
tare € ricavata all'interno di un blocco di
Lipowiz, una lega che presenta le stesse
caratteristiche d’attenuazione del piombo ma
fonde ad una temperatura piu bassa.

La superficie del applicatore dista dalla
sorgente del fascio di 95 cm. Questo perché
e importante che un fascio di elettroni sia
collimato il piu possibile vicino al punto di
ingresso nel paziente.

All'lstituto per la Ricerca sul Cancro di
Genova i fasci di elettroni vengono utilizzati
come campi diretti a SSD = 110 cm. Questa
misura si rende indispensabile date le dimen-
sioni fisiche dell’applicatore che, se posto a
SSD = 100 cm, in molti casi clinici potrebbe
non essere fisicamente posizionabile.

L’algoritmo GPB richiede di effettuare le
misure di calibrazione a SAD standard, quin-
di 100 cm, e permette di calcolare la distri-
buzione di dose in un intervallo di + 5 cm
rispetto a questa, quindi e possibile calcolare
la dose solo per campi con SSD compresa




tra 95.1 cm (applicatore a contatto con la
cute) a SSD = 105 cm. Quindi non adatto
rispetto alle convenzioni adottate in Istituto.

Abbiamo deciso di affrontare il problema
forzando il TPS ad accettare le misure ese-
guite a SSD = 105 c¢cm in modo tale da otte-
nere poi isodosi per campi con SSD compre-
setra 110 cm e 100.1 cm.

Sono dunque state eseguite misure di
dose in acqua con camera a ionizzazione.

Per implementare I'algoritmo Generalized
Gaussian Pencil Beam (GPB) sono richieste
misure di dose in profondita a fascio aperto e
misure di dose in profondita con il fascio
completamente bloccato. Oltre alle misure di
PDD sono state eseguite misure puntuali di
dose assoluta e misure per la determinazione
della posizione della virtual source.

Risultati e Discussione

| dati misurati sono stati inseriti in Eclipse
e sono stati quindi calcolati dal TPS i fasci di
elettroni simulati. Particolare cura ha richie-
sto la determinazione del fattore di normaliz-
zazione, ricavato in maniera diversa dalla
procedura standard (SSD=100).

Sono state dunque pensate alcune verifi-
che dei fasci calcolati dal TPS rispetto ai fasci
erogati dai LINAC.

Abbiamo pensato di confrontare le unita
monitor (UM) calcolate dal TPS rispetto a
quelle ottenute dalle misure. Si sono le UM
calcolate da Eclipse con le UM calcolate con
il metodo dell’asse centrale utilizzato al
momento in Istituto.

| test sono stati eseguiti per configurazioni

di trattamento standard in fantoccio omoge-
neo e si &€ notato un buon accordo, una diffe-
renza di UM entro il 2% per tutti i fasci e gli
applicatori. Sono inoltre stati confrontati pro-
fili di dose sul piano e in profondita sia di
campi aperti che campi di forma irregolare.
Sono riportati due grafici del confronto ese-
duito.

Si é trovato che per profili di dose sul
piano 'accordo € buono, fino a raggiungere
campi piccoli (4x4) in cui il TPS non rico-
struisce particolarmente bene le zone di
penombra.

Per quanto riguarda le curve di dose in
profondita si nota che il TPS ricostruisce
bene il punto di build up del fascio e le la
zona oltre tale punto. La zona di curva com-
presa tra superficie e build up, invece, viene
sovrastimata dal TPS, e 'accordo non ¢ otti-
male. Tale andamento si nota per tutti i
campi e gli applicatori, ed era previsto in
quanto comune a molti algoritmi, compresi
quelli per fotoni.

Conclusioni

Nel corso di questo lavoro di tesi abbiamo
implementato un sistema tridimensionale di
Treatment Planning per fasci di elettroni con
lo scopo di introdurne l'uso nel servizio di
Oncologia Radioterapia dell’IST.

A tal fine e stato necessario verificare che
I'algoritmo di calcolo utilizzato fosse in grado
di ricostruire correttamente la situazione
reale di trattamento a partire dall’esigua
quantita di dati misurati richiesti.

Lo studio approfondito dell’algoritmo ci ha
permesso di implementare l'acceleratore
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Figura 1. Confronto tra profilo di dose di Eclipse (viola) e misurato (blu) (a sinistra),
e confronto tra PDD di Eclipse (blu) e misurata (viola) (a destra) per il fascio di elettroni
da 9 MeV con applicatore 10cmx10cm e campo 10cm x10cm
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installato all'IST al fine di poter realizzare
trattamenti radioterapici a SSD = 110 cm.

Per tutti i fasci (6MeV, 9MeV, 12MeV,
16MeV, 20MeV) sono stati verificati i risultati
ottenuti e si & notato un buon accordo tra dati
sperimentali e dati calcolati.

Dai test effettuati si e visto che il TPS rico-
struisce piuttosto bene sia profili che PDD.

Nel caso delle PDD si € notata sempre una
sovrastima della dose prima del punto di
build up. Dal punto di vista clinico questo
non € un problema, & piu importante aver
definito bene la zona di massimo e la zona di
caduta di dose.

Si e notata inoltre una buona corrispon-
denza dosimetrica nel calcolo delle UM prati-
camente per tutti i fasci e per tutti gli appli-
catori. Si € inoltre verificato che la metodica
utilizzata finora all'IST fosse congrua con
quanto misurato e calcolato da ECLIPSE.

In conclusione il nostro lavoro ha eviden-
ziato che ECLIPSE e un buon strumento per
'ottimizzazione di piani di trattamento nel
caso di fasci di elettroni. Tuttavia se parago-
nato al caso di fotoni si hanno ancora troppi
problemi, risolvibili, forse con algoritmi tipo
Monte Carlo.

Sicuramente € stata colmata una lacuna
perché fino ad oggi all'IST non era possibile
avere la distribuzione di dose nel caso di elet-
troni.
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Obiettivo del lavoro € la caratterizzazione
del tomografo PET/CT 3D Gemini TF (Phili-
ps Medical Systems), mediante le norme
NEMA NU2 del 2001 [1].

Questo scanner ha la peculiarita di essere
il primo tomografo PET commerciale che
sfrutta, ai fini della ricostruzione dell'immagi-
ne, il principio fisico del tempo di volo (TOF),
in base al quale & possibile individuare la
localizzazione del punto di annichilazione tra-
mite la determinazione della differenza di
tempo di arrivo dei due fotoni nei rispettivi
detettori. Pur disponendo di scintillatori velo-
ci, la precisione temporale che si puo rag-
giungere & di alcune centinaia di picosecon-
di, con una conseguente precisione nella
localizzazione dell’evento di annichilazione di
qualche centimentro. A questo livello di riso-
luzione temporale le immagini ricostruite
hanno un rapporto segnale/rumore piu alto
rispetto alle immagini acquisite in modo
standard, perché gli eventi possono essere
confinati all’interno di un volume piu piccolo
nel processo di ricostruzione dell'immagine.

Materiale e Metodi

Il tomografo Gemini TF & costituito da 28
moduli, ciascuno dei quali contiene una gri-
glia rettangolare di 23 elementi di rivelazione
lungo la circonferenza del gantry e di 44 ele-
menti distribuiti lungo I'asse. Ogni elemento
e costituto da un cristallo di Ortosilicato di
Lutezio drogato con lttrio (LYSO) di dimen-
sioni 4x 4 x 22 mm?3. | cristalli di LYSO sono
accoppiati a 420 fotomoltiplicatori, organiz-
zati secondo una disposizione a impacchetta-
mento esagonale stretto (PIXELAR), che pre-
vede un fototubo centrale e sei disposti a
corona. In questa configurazione, i cristalli
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coprono un campo di vista di 18 cm in modo
continuativo. Le proprieta del rivelatore
LYSO di alta velocita di risposta, elevato
stopping power ed efficienza di scintillazione,
combinati a una geometria di tipo PIXELAR e
a un algoritmo iterativo dedicato, rendono
possibile l'utilizzo dell’informazione del
tempo di volo ai fini della ricostruzione del-
I'immagine [2].

Le prestazioni dello scanner sono state
valutate tramite la misura della risoluzione
spaziale, della sensibilita, del NECR, della
scatter fraction (SF) e della qualita dell’im-
magine, secondo le norme NEMA NU2-2001
[3, 4].

La misura per la risoluzione spaziale e
stata realizzata con una sorgente puntiforme,
generata con piccola quantita di attivita di
I18F concentrata in un capillare di vetro in
modo da ottenere un’estensione assiale del-
Iattivita inferiore a 1 mm. La risoluzione spa-
ziale € misurata in termini di larghezza a
meta altezza (FWHM) e a un decimo di altez-
za (FWTM) della funzione di distribuzione
dell'immagine puntuale (Point Spread Func-
tion-PSF) della sorgente, dopo la ricostruzio-
ne.

La sensibilita € espressa come il numero
di conteggi di coincidenze reali rilevate nel-
I'unita di tempo per una sorgente di attivita
nota. La tecnica di misura € basata sul meto-
do di Bailey,che prevede la misura di sensibi-
lita di una sorgente lineare e uniforme cir-
condata da materiale assorbitore noto che
garantisce I’annichilazione positrone-elettro-
ne, da cui poi si estrapola il valore di sensibi-
lita senza assorbitore. Il fantoccio utilizzato e
composto da 5 tubi di alluminio concentrici,
che simulano diverse condizioni di attenua-
zione, il tubo piu interno contiene un inserto
plastico lungo 70 cm, che e stato riempito
con !8F con concentrazione pari a 10.7
MBg/ml. Le misure sono state eseguite
disponendo il fantoccio in asse e a 10 cm
fuori asse.

La misura del rateo di conteggi persi e
degli eventi random serve per valutare la
capacita del tomografo di raccogliere eventi




utili ad elevate frequenze di conteggio. Insie-
me alla valutazione delle perdite di conteggio
e dei random, é stata stimata la frazione di
scatter (SF), che e la misura della sensitivita
relativa di un sistema alla radiazione diffusa.
La SF & espressa come il rapporto percen-
tuale tra gli eventi diffusi e quelli totali, che
sono misurati ad un rateo di conteggio suffi-
cientemente basso per cui gli eventi random
e gli effetti del tempo morto sono trascurabi-
li.

Il fantoccio, utilizzato per questa misura,
consiste in un cilindro solido di polietilene al
cui interno € inserito, parallelamente al suo
asse e a 45 mm di distanza radiale, un capil-
lare di lunghezza di 800 mm, riempito di 18F
con un’attivita pari a 518 MBq. La misura &
di tipo dinamico, partendo da un valore di
attivita relativamente alto, tale da produrre
grosse perdite di conteggio a causa del
tempo morto del sistema, fino ad un valore di
attivita per cui la percentuale di tempo morto
risulti trascurabile. Sono state effettuate 25
acquisizioni, con una durata complessiva
della prova di 15.5 ore.

L’ultimo controllo sulla qualita dell’'imma-
gine & stato effettuato con il fantoccio body
IEC dotato di sei sfere (quattro simulano
lesioni calde e due lesioni fredde), che servo-
no per valutare il rapporto contrasto rumore.

| dati acquisiti sono stati corretti per il
tempo morto, per gli eventi random, per lo
scatter e per I'attenuazione. | dati sono stati
ricostruiti utilizzando sia I'algoritmo Relaxed
List Mode Ordered Subset Expectation Maxi-
mization (LMOSEM), che contiene I'informa-
zione TOF, sia l'algoritmo iterativo non a
tempo di volo (3D-RAMLA) [5].

Risultati

[ valori di risoluzione spaziale assiale e tra-
sversale (FWHM) ottenuti sono di 4.73 mm e
476 mm a 1 cm fuori asse. Spostando la
sorgente puntiforme da 1 a 10 cm si ha un
leggero peggioramento nella risoluzione tra-
sversale di 5.02 mm, per I'errore di parallas-
se mentre la risoluzione assiale rimane quasi
invariata(4.76 mm).

| valori di sensibilita ottenuti per le posi-
zioni a 0 e a 10 cm di off-set sono di 6.60 e
6.76 kcps/MBq, rispettivamente. Il profilo
della sensibilita assiale ha forma triangolare e
il picco € a circa 130 cps/MBq.

Il picco del NECR misurato (k = 1) e di

166.07 kcps ad una concentrazione 13.98
kBg/ml, mentre il picco del NECR con k = 2
e di 136.85 kcps alla concentrazione 13.98
kBg/ml. Il peak true count rate & pari a 340.9
kcps a una concentrazione di 13.98 kBg/ml
(figura 1).
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Figura 1: conteggi registrati dal tomografo in
funzione della concentrazione di attivita.

La frazione di diffusione misurata, con
finestra energetica standard 440-660 keV &
pari a 27.4%, mentre la frazione di diffusione
corrispondente al picco del NECR ¢ di 30.9%.

Per quanto riguarda la qualita dell'imma-
gine, confrontando due algoritmi, uno basato
sul TOF e I'altro non TOF (algoritmo iterati-
vo 3D RAMLA), si € osservato un migliora-
mento del 25% nel contrasto delle sfere di
piccole dimensioni.

Conclusioni

Il nuovo scanner ha mostrato ottimi risul-
tati, conseguenza della geometria dei cristal-
li e dell’alta risoluzione temporale (620 ps),
che portano a un miglioramento della risolu-
zione spaziale, della sensibilita, della SF, del
NECR. L’introduzione di un nuovo algoritmo
iterativo permette un miglioramento globale
nella qualita dell'immagine ricostruita, in
particolare del rapporto contrasto/rumore.

Tuttavia le norme NEMA, non tenendo
conto della stima della risoluzione temporale
e della variazione della qualita delle immagi-
ni in funzione del diametro dei fantocci, risul-
tano limitate per stimare le massime presta-
zioni di un tomografo a tempo di volo. Infatti
il guadagno in termini di rapporto
segnale/rumore tra la ricostruzione TOF e
non-TOF dipende dalle dimensioni dell’og-
getto emissivo, secondo la seguente relazio-
ne:
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D
0.5cFWHM (At)

SNRTOF / SNRnonTOF = \/

dove D é la dimensione dell’oggetto emissi-
vo, ¢ & la velocita della luce e FWHM (Atf).

Per le risoluzioni temporali raggiunte oggi,
si osserva un buon guadagno per oggetti con
D> 30 cm, ne consegue che i fantocci NEMA
sono di piccole dimensioni. Inoltre le norme
NEMA non hanno nessun test che valuti la
risoluzione temporale. Tenendo conto che
I'alta frequenza di conteggio e il tempo morto
puo modificare la risoluzione temporale del
sistema, & necessario valutare la risoluzione
temporale al variare del count rate.
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PIANIFICAZIONE DI UN PROGRAMMA DI
RADIOPROTEZIONE DI UN IMPIANTO DI
PRODUZIONE DI RADIOFARMACI

SIMONA DEAGOSTINI
Relatore: Dott. Roberto Ropolo
Controrelatore: Dott. Gianni Perno

I continuo aumento degli esami medico
nucleari PET (Positron Emission Tomo-
graphy) che comportano I'utilizzo di radiofar-
maci marcati con radioisotopi a breve emivi-
ta (18F, 13N, 11C, 150) fa nascere I'esigenza di
poter produrre tali radioisotopi in un’area
situata in prossimita del reparto di utilizzo.
Per far fronte a tale necessita € nata l'idea
della realizzazione all’interno del comprenso-
rio Ospedaliero San Giovanni Battista di un
impianto comprendente ciclotrone ed annes-
sa radiofarmacia nell’area che ospita gia da
alcuni anni la Struttura Complessa a Direzio-
ne Universitaria Medicina Nucleare 2, sede
del recente centro PET.

Per la realizzazione di un impianto di tale
complessita si rende necessaria la pianifica-
zione dettagliata del programma di radiopro-
tezione che deve essere preventivamente stu-
diato in modo approfondito, a partire dall’in-
dividuazione del sito in cui puo essere svilup-
pato, dalla determinazione della disposizione
dei locali, dalla caratterizzazione di tutte le
sorgenti di radiazioni presenti, per arrivare
alla valutazione del rischio per il personale e
la popolazione, alla classificazione delle aree
e del personale stesso e alla definizione del
programma di monitoraggio ambientale ed
individuale, prevedendo per ogni aspetto
affrontato sia le normali attivita di lavoro che
le possibili criticita.

Tutto cio e stabilito inoltre dalla legislazio-
ne italiana (D.Lgs. 230/95 e s.m.i) che pre-
vede che un impianto di questo livello sia
soggetto ad autorizzazione ministeriale (Nulla
Osta di Categoria A) di tipo preventivo.

Descrizione dell’apparecchiatura

Il ciclotrone oggetto di questo lavoro e il
modello PETtrace fornito dalla ditta General
Electric. Si tratta di un ciclotrone isocrono a
energia fissa che accelera ioni idrogeno cari-

chi negativamente (H™) ad un’energia di 16.5
MeV o ioni deuterio carichi negativamente

(D7) a 8.4 MeV e, tramite una lamina in car-
bonio che strappa gli elettroni al fascio pri-




mario, estrae ioni H* o D*. La corrente tota-
le del fascio estratto sul target puo raggiun-
gere il valore di 80 uA per i protoni e 60 uA
per i deutoni. La progettazione del sistema
accelerante ioni negativi permette di raggiun-

gere livelli estremamente bassi di attivita
all'interno della macchina acceleratrice, inol-
tre i materiali costruttivi sono attentamente
selezionati per minimizzare il build up di
radioattivita indotta. | radioisotopi prodotti
sono indicati nella tabella seguente:

Reazione di Tempo di Emax

Radioisotopo produzione dimezzamento Emissione (MeV)
(min)

18F 180Q(p,n)18F 109.8 Bt 0.634

11C 14N(p,a)11C 20.39 Bt 0.960

13N 160(p,a) 13N 9.96 B* 1.199

TABELLA I: Caratteristiche dei radioisotopi prodotti e reazioni di produzione

Programma di radioprotezione

Il primo passo di un programma di radio-
protezione riguarda la caratterizzazione della
sorgente di radiazioni che nel caso specifico
comprende, oltre ai radioisotopi prodotti e
sopra elencati (TABELLA 1), le differenti sor-
genti radioattive prodotte all’interno del
ciclotrone durante i processi di attenuazione
del fascio accelerato (fra cui, da sottolineare,
flusso neutronico pari a 1.43E12 n/s) e nei
prodotti di attivazione dei materiali e dell’aria
(13N, 16N, 40Cl, 41Ar).

Dopo aver definito le sorgenti di radiazio-
ni presenti € necessaria una descrizione det-
tagliata del sito di insediamento, dell’area cir-
costante ad esso nonché dei locali d’interes-
se per poter definire la corretta logica dei
percorsi sia per il personale afferente I'im-
pianto che per il materiale radioattivo.

Le valutazioni ambientali e le valutazioni
dosimetriche per il personale e la popolazio-
ne rappresentano i punti centrali del pro-
gramma di radioprotezione.

Le prime comprendono il calcolo delle
schermature necessarie all’interno dell’intera
installazione a partire dalle pareti del bunker
contenente il ciclotrone per arrivare alle celle
di sintesi e frazionamento ed ai canali di tra-
sporto del materiale radioattivo dal target al
laboratorio di radiofarmacia; la classificazio-
ne del laboratorio e delle aree ponendo parti-
colare attenzione alla conseguente progetta-
zione del sistema di ventilazione degli
ambienti; la pianificazione di un accurato

programma di monitoraggio ambientale
comprendente il monitoraggio dell’irradiazio-
ne esterna e quello della contaminazione
superficiale ed aerea; la definizione dei siste-
mi di sicurezza e controllo e, ultimo ma non
meno importante, lo studio dei criteri proget-
tuali previsti per la disattivazione dell’installa-
zione.

Le valutazioni dosimetriche su personale e
popolazione comprendono invece la defini-
zione del programma di monitoraggio indivi-
duale dell’irradiazione esterna, della conta-
minazione interna e della contaminazione
alla cute; la valutazione del rischio per i lavo-
ratori e per i membri della popolazione nelle
condizioni di normale attivita; la classificazio-
ne del personale ed infine la valutazione delle
esposizioni potenziali sia nel caso di inciden-
ti minori che nel caso di incidenti gravi
(incendio, allagamento, sisma, permanenza
indebita all'interno del bunker).

La pianificazione di un tale programma di
radioprotezione richiede uno studio preventi-
vo approfondito che non si limita alla strette
pertinenze della fisica ma che rende neces-
sario un approccio multidisciplinare. La con-
tinua interazione e collaborazione con i pro-
gettisti ed i costruttori sia per la parte edilisti-
ca che per quella impiantistica che per la
parte strettamente inerente il ciclotrone per-
mette la realizzazione di una programma
adeguato ed ottimizzato anche tenendo conto
del fattore economico.

Fisica in Medicina - 32007



INTERCONFRONTO DOSIMETRICO

PER FASCI DI ELETTRONI IORT IN
CONDIZIONI DI NON RIFERIMENTO
CON DOSIMETRIA EPR AD ALANINA

CLAUDIO FASANO
Relatore: Dott.ssa Simonetta Amerio
Controrelatore: Dott.ssa Eugenia Madon

Introduzione

L’attuale legislazione italiana (D.Lgs.
187/00 [1]), che attua le direttive EURATOM,
[2] e le indicazioni nazionali ed internazionali
[3,4] in materia di protezione sanitaria delle
persone contro i pericoli derivanti dalle espo-
sizioni alle radiazioni ionizzanti collegate all’i-
ter diagnostico e terapeutico, richiedono per
tutti i Centri l'istituzione di Programmi per
I’ Assicurazione di Qualita.

L'Istituto Superiore di Sanita (ISS) da
molti anni si occupa di questa tematica e la
sua attivita in questo campo, € volta a favo-
rire I'attuazione di programmi di qualita.

Un modo efficace di individuare e quanti-
ficare le deviazioni dai valori previsti nelle
diverse fasi di un processo radioterapico e
costituito dall’utilizzo di interconfronti dosi-
metrici multicentrici. L'interconfronto oggetto
della presente tesi ¢ stato effettuato utilizzan-
do fasci di elettroni di alta energia, prodotti
da acceleratori lineari dedicati per i tratta-
menti IORT in condizioni di non riferimento,
ed é sorto come completamento del recente
interconfronto, eseguito dall'lSS, che ha
coinvolto tutti i Centri di Radioterapia che uti-
lizzano la tecnica IORT. L’esigenza di prose-
guire il lavoro nasce dalla necessita di voler
verificare il comportamento degli accelerato-
ri dedicati, caratterizzati da alti valori di dose
per impulso, anche in condizioni critiche, sia
per quanto riguarda I'energia dei fasci sia per
quanto riguarda gli applicatori. La necessita
di siffatto lavoro & dovuta alle criticita dovute
all’utilizzo dei dosimetri di Fricke, legate alle
dimensioni fisiche degli stessi, soprattutto
per quanto riguarda gli applicatori di piccole
dimensioni e le basse energie del fascio, seb-
bene questi stessi siano raccomandati dalle
Linee Guida italiane [8]. In molti casi, quindi,
la taratura in queste condizioni particolari e
effettuata con sistemi dosimetrici alternativi,
disponibili presso i Centri stessi (per es. film
Gafcromici). Scopo del presente lavoro di
tesi € quindi di determinare il livello di accor-
do fra 'output di acceleratori IORT dedicati
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determinato attraverso 'uso di film gafcromi-
ci tarati presso il Centro e quello determina-
to con l'alanina, utilizzata dall'lSS come rife-
rimento.

All’'interconfronto, oggetto della presente
tesi, hanno partecipato due centri italiani:
I"“Istituto Europeo di Oncologia” (IEO) di
Milano e I “Istituto Nazionale Tumori Regina
Elena IRCCS - IFO” di Roma.

Gli irraggiamenti sono stati eseguiti nei
due centri, con la collaborazione degli Esper-
ti in Fisica Medica (Dr. Mario Ciocca - IEO;
Dr.ssa Antonella Soriani — IFO) e i dosimetri
sono stati letti presso il Laboratorio di Fisica
dell'lstituto Superiore di Sanita in Roma,
sotto la supervisione della Dr.ssa Cinzia De
Angelis.

Metodi e materiali

Acceleratori e combinazioni

Gli acceleratori dedicati utilizzati per que-
sto lavoro sono il Novac7 (in dotazione pres-
so 'lEO e I'lFO) e il Liac (in uso presso I'lEO)
con diverse combinazioni energia — applica-
tore.

Dosimetria ad alanina

La dosimetria ad alanina si basa sulla
rivelazione, con tecnica di risonanza parama-
gnetica elettronica (EPR), dei radicali liberi
stabili prodotti dalla radiazione ionizzante
nell’amminoacido alanina. [ dosimetri ad ala-
nina utilizzati nel presente lavoro sono dosi-
metri di tipo commerciale. Essi sono costitui-
ti per il 96% del loro peso dall’aminoacido
alanina, che rappresenta la parte radiosensi-
bile del dosimetro, e per il restante 4% da
polietilene, che ha la funzione di legante e ne
permette quindi la realizzazione in pasticche.
| dosimetri impiegati sono di forma cilindrica
con un diametro di 4,9 mm e uno spessore di
3 mm. La conversione della misura EPR in
dose in acqua e effettuata attraverso una
curva di taratura ottenuta irraggiando gruppi
di dosimetri a diversi valori di dose nell’inter-
vallo prescelto.

Tecnica EPR

La Risonanza Paramagnetica Elettronica
(Electron Paramagnetic Resonance - EPR), o
Risonanza Elettronica di Spin (Electronic
Spin Resonance — ESR), € una tecnica spet-
troscopica non distruttiva, utilizzata per lo
studio di molecole o ioni contenenti elettroni
spaiati.




Misure sperimentali

La verifica & effettuata irraggiando dosi-
metri ad alanina in acqua e film radiocromici
in acqua solida, ponendosi in condizioni di
non riferimento, ovvero impiegando energie
e applicatori di dimensioni e angolazioni
scarsamente utilizzati nella routine clinica.

Il lavoro svolto pud essere suddiviso nei
seguenti punti:

§] taratura delle pellicole radiocromiche e
valutazione dell’incertezza relativa.

§] taratura dei dosimetri ad alanina e relati-
va valutazione dell’incertezza.

8] selezione dei dosimetri ad alanina utiliz-
zati per le irradiazioni dell’interconfronto.
Per questo lavoro sono state selezionate
coppie di dosimetri con peso compreso
nell'intervallo (0,1291 - 0,1294) mg.

4 irradiazioni dei film e dei dosimetri ad
alanina nelle condizioni prestabilite.

8] lettura delle pellicole.
8 lettura dei dosimetri ad alanina.

Risultati

| risultati sono espressi in termini di rap-
porto D,,/D dove D,j, ¢ la dose misura-
ta con il dosimetro di trasferimento ad alani-
na e Do € la dose dichiarata dal Centro,
corretta per alcuni fattori, applicati in prece-
denza ai valori di misura forniti dai dosimetri
di trasferimento irraggiati dai Centri.

ala/ ~centro

La stima dell’incertezza sul rapporto
D.1a/Deentro (1 0, in per cento), per 'irraggia-

mento in condizioni di non riferimento, é
stata effettuata valutando le varie fonti d’er-
rore e sommandole in quadratura. Ciascuna
delle diverse componenti & stata stimata
come scarto tipo (1 o), sia per la componen-
te valutabile mediante I'analisi statistica di
serie di osservazioni sia per la componente
valutabile con metodi diversi.

L’incertezza tipo composta relativa al rap-
porto D,./Deentro Tisulta di circa il 4.5 % (10).
A partire da questo valore, i criteri di accet-
tabilita sono stati stabiliti secondo lo schema
seguente:

e deviazione ottimale: |1- (D,./Deeniro)| < 10

e deviazione non ottimale, entro la tolleran-
za: lo< |1 - (Dala/Dcentro)| =20

e deviazione non ottimale, fuori tolleranza:
|1_ (Dala/Dcentro)| < lo

Si e anche analizzata la variazione del rap-
porto di D,j,/Dcentro Sia in funzione dell’ener-
gia sia della dimensione del collimatore, per
valutare la presenza di eventuali “trend”.

La Figura 4. mostra i valori del rapporto
D.1a/Dcentro P€T le dosi calcolate in funzione
delle Unita Monitor: le linee tratteggiate in
giallo rappresentano l'intervallo ottimale (1
o), mentre le linee rosse quello entro la tolle-
ranza (2 o). La Figura 5. mostra i valori del
rapporto D,j./Dcentro Per le dosi calcolate in
funzione degli impulsi erogati: le linee trat-
teggiate in verde rappresentano l'intervallo
ottimale (1 o), mentre le linee rosse quello
entro la tolleranza (2 o).

Figura 4. Risultati nel caso di calcolo della
dose del centro in funzione delle UM

Figura 5. Risultati nel caso di calcolo della
dose del centro con gli impulsi

Nel seguito si riportano i grafici che illustrano gli andamenti del rapporto D,j,/Dcentro Nelle

diverse condizioni d’'irraggiamento.
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vs applicatore vs applicatore vs applicatore
In questi grafici e illustrata la sintesi di tutti @ l'elevata robustezza ed affidabilita del

i risultati: i punti rappresentano, per ogni
applicatore, la media delle letture dei diffe-
renti centri.

Conclusioni

Le conclusioni e le indicazioni che si pos-
sono trarre al termine di questo lavoro sono Y
le seguenti:

@ entrambi i centri partecipanti a questo

interconfronto hanno dimostrato di ero-
gare la dose di progetto entro il livello di
tolleranza (in realta circa il 90% dei valo-
ri ottenuti si trova all’interno dell’inter-
vallo ottimale del 4.5%, valutato ad 10)
in condizioni di non riferimento.
Considerando il rapporto tra i valori medi
del primo centro e i valori medi del LY
secondo centro, questo risulta essere
pari ad 1, ad indicare che non vi sono
differenze significative tra 'accuratezza
nell’erogazione della dose tra i due cen-
tri.
L’obiettivo, quindi, d’impartire corretta-
mente la dose stabilita, sempre presente
nei programmi di Assicurazione della
Qualita, gia attivati nei centri coinvolti, si
puo considerare raggiunto per entrambi i
centri in tutte le condizioni analizzate;

@ gli scarti calcolati in funzione degli
impulsi erogati sono diminuiti rispetto a
quelli ricavati considerando le dosi cal-
colate con le Unita Monitor, in virtu del
fatto che la determinazione della dose
per impulso, non avendo dipendenza dai
fattori ambientali, risulta essere piu
accurata;
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sistema dosimetrico ad alanina gestito
dall’lSS sono gia state dimostrate e vali-
date dai precedenti interconfronti [15].

| risultati ottenuti nel presente lavoro,
hanno ulteriormente confermato la vali-
dita di tale sistema dosimetrico;

il presente lavoro suggerisce I'utilizzo
delle pellicole radiocromiche come siste-
ma dosimetrico alternativo per le condi-
zioni di non riferimento con accoppia-
menti applicatore-energia ad elevata cri-
ticita, laddove non & consigliato I'utilizzo
di camere a ionizzazione standard o non
¢ possibile I'uso dei dosimetri di Fricke,
poiché, in entrambi i casi la perturbazio-
ne indotta risulterebbe inficiare la misura;

i dati ricavati mostrano che sia il set-up
di misura sia il sistema dosimetrico sono
ottimi strumenti per I'effettuazione di un
interconfronto in condizioni “estreme” di
non riferimento, come quelle utilizzate
nella presente tesi, per cui si puo ipotiz-
zare, in un prossimo futuro, un’estensio-
ne a piu centri di tale metodica di con-
fronto.

E necessario, comunque, sottolineare la
criticita del set-up (i dosimetri devono
essere posti al centro di alcuni applicato-
ri di dimensioni ridotte, gli spessori di
build-up possono essere molto ridotti,
...). Un posizionamento frettoloso e poco
accurato, infatti, potrebbe portare a dif-
ferenze molto elevate tra le dosi dell’ala-
nina e le dosi dichiarate, scostamenti
che, in prima istanza, possono essere
attribuiti ad un’errata valutazione della
dose.
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Introduzione

Per ottenere il controllo locale della malat-
tia € importante erogare una determinata
dose minima a tutto il tessuto della mammel-
la considerata, rendere massima l’'omoge-
neita della dose all’interno del target, costi-
tuito dall’'intera mammella, e ridurre al mini-
mo gli “hot spots” presenti all’esterno del tar-
get. Con questi obiettivi, durante la fasi di
planning del trattamento, aumenteranno
anche i risultati cosmetici e diminuiranno gli
effetti acuti e tardivi della Radioterapia. Infat-
ti bisogna considerare che la maggior parte
delle pazienti ha una lunga aspettativa di vita,
percio & importante minimizzare la dose a
cuore e polmoni per evitare questo tipo di
complicazioni a lungo termine. Inoltre, per
evitare possibili induzioni di tumori seconda-
ri, € rilevante ridurre la dose alla mammella
controlaterale.

| trattamenti della mammella vengono
effettuati di routine presso il Reparto di
Radioterapia del’A.O. O.L.LR.M. S. Anna, con
tecniche ed energie adeguate, dal settembre
1997. Il numero di trattamenti effettuati & di
circa 350 all’anno. Inizialmente si utilizzava,
per il processo di pianificazione, esclusiva-
mente un planning in 2D, senza 'ausilio delle
immagini TC; poi I’evoluzione ha portato ad
utilizzare la TC con il modulo per il planning
in 3D. Inoltre dal 2004, grazie alla possibilita
di utilizzare collimatori multilamellari, & ini-
ziato uno studio di fattibilita per la tecnica di
irradiazione parziale della mammella, PBI
(scelta puramente clinica), sia con campi
statici segmentati e ripetuti che con archi
conformati. La tecnica scelta e quindi utiliz-
zata nella PBI (SMLC) si e rivelata utile anche
come tecnica standard per il sovradosaggio
nel trattamento della mammella: da settem-
bre del 2006 a maggio del 2007 le pazienti
trattate con questa tecnica sono state 48.

Per migliorare l'omogeneita del tratta-
mento e ridurre ulteriormente la dose agli
organi a rischio, grazie all’acquisto di un

nuovo collimatore multilamellare d’altezza
maggiore, con l'esperienza maturata e gli
spunti derivanti dalla letteratura sui dati pub-
blicati nei maggiori centri specializzati in
Europa ed America, si € deciso di azzardare
una modalita terapeutica differente e da que-
st’anno € stato possibile utilizzare la tecnica
ad intensita modulata, IMRT, per 10 pazienti.

Questa tecnica € stata valutata anche con
uno studio retrospettivo su 40 pazienti.

Materiali e Metodi

In questo studio vengono confrontate le
tecniche convenzionali (isocentrica e SSD)
con le tecniche conformazionali (IMRT per la
mammella in toto e SMLC per il boost) ed i
relativi trattamenti totali, sia in termini di
parametri fisici e radiobiologici che come
dose agli Organi A Rischio. Viene utilizzato il
software SPSS per I'analisi statistica. Il Linac
utilizzato € un Elekta Precise con energia 6
MV; tutte le pazienti utilizzano il sistema di
immobilizzazione SINMED Breast Board; i
piani di trattamento vengono calcolati con
TPS Nucletron Plato per i trattamenti con-
venzionali e TPS 3d Line ERGO per tratta-
menti conformazionali con utilizzo di collima-
tori secondari Blu e Verde, rispettivamente
con 48 lamelle di spessore 4,65 mm e 6,7
mm all’isocentro; il software utilizzato per la
verifica dosimetria dei trattamenti IMRT & il
PTW Verisoft con pellicole X-OMAT Kodak V.

La prescrizione & di 50 Gy in 25 frazioni
per la mammella in toto e 10-20 Gy in fra-
zioni da 2 Gy (dipendenti dallo stadio della
malattia) per il sovradosaggio

La tecnica IMRT prevede I'utilizzo di 2
campi composti da una sequenza di 5 seg-
menti per campo: il primo segmento € aper-
to, il secondo & conformato sulla forma del
target, nel terzo viene schermato il polmone
per limitarne la dose e gli ultimi 2 vengono
schermati differentemente per massimizzare
I'omogeneita del piano di trattamento
[1,2].Viene utilizzato il modulo AMOA per
|'ottimizzazione automatica dei pesi di ogni
segmento. Il PTV viene definito come il CTV
a cui si somma un margine di 5 mm per
includere gli errori dovuti al posizionamento
e che viene traslato di 5 mm verso il polmo-
ne per tener conto del movimento degli orga-
ni interessati dall’irradiazione durante le fasi
di respirazione. In tal modo si esclude la
regione di build-up [3] vicino alla cute per
facilitare il processo di ottimizzazione auto-
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matica dell’intensita dei fasci (AMOA).

La tecnica conformazionale non coplana-
re statica SMLC ¢ differente nella geometria
a seconda della posizione del quadrante (dx
o sx), ed e analoga a quella descritta da
Baglan et al. [4]: utilizza 4 fasci non compla-
nari, modulati in intensita, per le lesioni della
mammella destra e 5 fasci non complanari,
di cui uno modulato in intensita, per le lesio-
ni della mammella sinistra.

Risultati e Discussione

Sono stati valutati gli errori di posiziona-
mento (set-up e riposizionamento) per 50
pazienti, mediante l'utilizzo di CR ed il
software DICOM VIEW, che rispettivamente
risultano essere 1,8 + 1,3 mm e 2,2 + 1,3
mm.

La verifica dosimetrica riguardante la tec-
nica IMRT in termini di dose assoluta € stata
effettuata ricalcolando ogni piano di tratta-
mento su fantoccio solid water di dimensioni
30 x 30 x 15 cm e posizionando la C.I. da 0,6
cc al centro del fantoccio ad una profondita
di 7,5 cm. Lo scarto massimo € 3,6 % con un
valor medio dell’ 1%. Nell’analisi della dose
relativa vengono posti come parametri: 3% di
differenza in dose e 3 mm di DTA.

Per quanto riguarda la conformazione al
target, il trattamento con la tecnica IMRT e
risultato in media migliore rispetto ai tratta-
menti convenzionali (considerando il CN sul-
I'isodose del 90%) con p < 0,02. Inoltre,
riguardo agli Organi A Rischio, vi & un signi-
ficativo miglioramento statistico (p < 0,025)
con la tecnica IMRT rispetto alle convenzio-
nali. L'analisi sui parametri di omogeneita
della dose, in termini di dose media ed EUD,
non presenta, invece, alcuna evidenza stati-
stica di significativo miglioramento globale
con la suddetta tecnica. Per cio che concer-
ne la dose minima e massima vi & un signifi-
cativo miglioramento statistico nel confronto
IMRT vs tecniche convenzionali (emicampi in
SSD e isocentrica) .

Nella globalita dei parametri analizzati, le
tecniche convenzionali sono risultate sostan-
zialmente analoghe tra loro, con una signifi-
cativa differenza rispetto alla tecnica elettiva
IMRT. Questo ha avuto un importante riscon-
tro clinico, dal momento che la tecnica IMRT,
da tecnica sperimentale, & diventata sempre
piu frequente nella pratica clinica.

Per quanto riguarda I'analisi retrospettiva,
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si osserva sia nel caso della mammella
destra che in quella sinistra, una diminuzione
statisticamente significativa della dose mas-
sima (p < 0,004) con altrettanto significati-
vo aumento della dose minima (p < 0,055).
Non vi é evidenza statistica di miglioramento
nel caso di dose media ed EUD. Infine la
conformazione € statisticamente significativa
se viene considerato il CN 90% (p < 0,004).

L’analisi compiuta su di un maggiore
numero di pazienti conferma I’evidente eletti-
vita della tecnica IMRT sia per quanto con-
cerne l'omogeneita che la conformazione
della dose sul PTV inoltre si ha un maggior
risparmio per tutti gli OAR considerati (p <
0,004): cuore, polmone ipsilaterale, polmone
e mammella controlaterale.

Per cio che concerne il sovradosaggio, la
tecnica SMLC é risultata decisamente miglio-
re rispetto al trattamento convenzionale per
quanto riguarda la conformazione del target
(p < 0,001), in quanto la tecnica ad emicam-
pi non conforma sul quadrante, ma per i suoi
limiti almeno su 2 quadranti.

Inoltre la dose agli Organi a Rischio e
migliore per la tecnica elettiva, SMLC,
soprattutto per la mammella controlaterale
(p < 0,001), indice di probabilita di induzione
di tumori secondari, per il polmone controla-
terale (p < 0,001), per la mammella ipsilate-
rale e per il cuore (p < 0,06). La significati-
vita statistica ottenuta porta a considerare il
fatto che, nel caso di carcinomi alla mam-
mella sinistra, tale trattamento risulti elettivo,
in quanto oltre alla conformazione si utilizza-
no segmenti schermati sul cuore; nel caso di
carcinomi alla mammella destra, invece, I'e-
lettivita & ottenuta dalla sola conformazione
sul target. L’analisi sul’omogeneita della
dose, sul parametro radiobiologico EUD, e
sul polmone ipsilaterale, non presenta, inve-
ce, alcuna evidenza statistica di significativo
miglioramento con la suddetta tecnica.

Nell’analisi del trattamento totale, & stata
confrontata la tecnica elettiva (IMRT con
sovradosaggio SMLC), risultato dell’evoluzio-
ne nella pratica clinica, con le combinazioni
di tecniche convenzionali.

Per cio che riguarda le soglie di dose a
cuore (V25) e polmone ipsilaterale (V20 e
V13) non vi é differente evidenza statistica
tra i trattamenti, ma le percentuali di volume
considerato per tutti i trattamenti risultano
decisamente contenute.




L’analisi sulla probabilita di controllo del
tumore (TCP) non presenta, in generale, evi-
denza statistica di significativo miglioramen-
to con la suddetta tecnica evoluta, nonostan-
te cio, tutti i trattamenti hanno una percen-
tuale di TCP > 96%, che & un risultato
comunque ottimale.

Infine, il trattamento elettivo, € risultato
decisamente migliore rispetto agli altri tratta-
menti, piu convenzionali, per quanto concer-
ne la dose media agli Organi A Rischio:
cuore (p < 0,01); mammella (p < 0,024) e
polmone controlaterale (p < 0,016) sia per la
mammella destra che per quella sinistra;
risulta pertanto che la tecnica elettiva,
IMRT+SMLC, risparmi nel modo migliore
questi OAR.

La dose media al polmone ipsilaterale e la
probabilita di complicanze (NTCP) con la
tecnica elettiva risulta statisticamente inferio-
re a quella relativa alle tecniche convenzio-
nali (p < 0,05).

Conclusioni

Le tecniche che prevedono conformazio-
ne della dose e modulazione di fluenza affian-
cate all’utilizzo di collimatori secondari multi-
lamellari, comportano un guadagno in termi-
nidi:

- maggiore omogeneita della distribuzione
di dose, legata principalmente alla
modulazione dell’intensita del fascio;

- migliore conformazione al target con
conseduente risparmio della parte di
ghiandola mammaria non infiltrata dalla
malattia, dovuta all’utilizzo di collimatori
multilamellari;

- generale risparmio degli organi a rischio
in particolare del cuore, e dei volumi
anatomici controlaterali, con valori infe-
riori di NTCP, grazie alla doppia focaliz-
zazione dei collimatori che consente
minore penombra dei fasci di irradiazio-
ne.
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La ditta Luigi Gorla & C. viene fondata nel 1880 con sede a Milano e si specializza nella
costruzione di apparecchi elettrici applicati alla medicina: apparecchi per elettroterapia,
bagni idroelettrici, bagni di luce, alta frequenza, diatermia, tremoloterapia, raggi ultravio-
letti. Nel 1920 pubblica il nuovo Catalogo Illustrato degli apparecchi di radiologia, che va a
integrare il Catalogo generale del 1914. Negli anni seguenti, la ditta Luigi Gorla & C. viene
fusa con la Societa ltaliana Apparecchi Medicali ed Affini (SIAMA) di Roma, e assume la
denominazione di Gorla — Siama SA. Negli anni '40, la Gorla — Siama SA entra a far parte
del Gruppo Siemens in ltalia insieme a Siemens SA, SA Olap, SA Isaria, SA Alfieri & Coll,
Radion SA, Societa ltaliana dei Forni Elettrici e dell’Elettrocarbonium. Nel dopo-guerra,
Gorla — Siama viene prima ceduta a privati, nel 1962 é riacquistata dalla Societa ltaliana
Telecomunicazioni Siemens SpA (SIT Siemens) e viene definitivamente fusa nel 1968 nella

Siemens Elettra SpA.

Grande apparecchio per Radiostereo-
grafia Lire 9500.

La stereografia € della massima impor-
tanza in radiologia, perché offre a colpo
d’occhio l'interpretazione delle radiografie.
Cio che non si vede in radioscopia e sulle
lastre semplici, € mostrato con la massima
evidenza da una coppia di lastre stereogra-
fiche. Tutti i radiologi sanno quali errori
determina la semplice radiografia. La ste-
reografia e indispensabile per la determi-
nazione delle parti radiografate. Se la ste-
reografia non ebbe finora grande applica-
zione, cio era dovuto alla mancanza di pre-
cisione meccanica dei movimenti atti a
determinare lo spostamento delle lastre e
lo spostamento del tubo, e la successione
razionale di questi movimenti. Come é
noto, in stereografia occorrono due lastre
le quali, dopo un brevissimo tempo di posa
si sostituiscano l'una all’altra, mentre il
tubo deve pure spostarsi di una lunghezza
uguale alla distanza degli occhi, circa cm.
6,5; contemporaneamente a questo spo-
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stamento deve avvenire un’inclinazione del
tubo affinché il raggio centrale colpisca la
seconda lastra nel punto corrispondente
all’incirca con la prima. Gli apparecchi che
noi presentiamo furono studiati sotto il
punto di vista di perfezionare e rendere
autonomi tutti questi movimenti, ed il que-
sito fu risolto brillantemente mediante un
comando unico elettrico. Infatti, con la
semplice manovra dell’interruttore a mano
del tavolo di comando i movimenti e gli
spostamenti si susseguono automatica-
mente senza bisogno di alcuna sorveglian-
za. | tempi di posa e gli intervalli atti ad
attenuare le vibrazioni, sono misurati da un
gruppo di contasecondi elettrici e ritardata-
ri a stantuffo, in modo da poterli fissare a
volonta. Il complesso fu studiato in modo
da poter eseguire le lastre radiostereografi-
che sia nella posizione orizzontale (fig.
3770A) che nella posizione verticale (fig.
3370B), bastando per far questo rialzare il
piano del tavolo e spostare il braccio dello
stativo.




N. 3370 %

L’Istrumentario completo & cosi compo-
sto:

a) Un tavolo radiografico in ferro, con
movimento a manovella per adoperarlo
anche per le pose verticali.

b) Due chassis identici di cm. 40x50 con
intermedi per poter applicare schermi di
rinforzo e lastre di cm. 18x24, 24x30,
30x40 e 40x50.

c) Uno stativo a colonna, montato sopra
una base robusta di ghisa la quale puo
spostarsi per poter eseguire la pose ver-
ticali. Il tubo & protetto da diversi strati
di sostanze, isolanti elettricamente e
opache ai raggi Réntgen.

d) Un tavolo di comando, munito di due
contasecondi elettrici, tre interruttori
automatici ed un interruttore a mano.

Istrumentario per tubo di Coolidge a
radiatore funzionante direttamente su
corrente alternata - Lire 4200.

Questo apparecchio, adottato su vasta
scala dall’esercito americano durante la
guerra europea ¢ stato costituito espressa-
mente per |'azionamento dei tubi di Coolid-
ge del tipo a radiatore ed utilizza la pro-
prieta che questi posseggono di lasciar
passare le sole onde dirette. La principale

N. 3370 %

e) Uno stereoscopio del dott. F. Haenisch,
composto di due lanterne per lastre fino
a cm. 40x50 montate su tavolino in
legno sul quale possono scorrere, e di
uno specchio angolare per le osserva-
zioni (fig. 3770D).

N. 33707

caratteristica del nostro istrumentario € la
semplicita. Esso consiste in un trasforma-
tore a circuito magnetico chiuso della
potenza di circa 1800 Watt, con isolamen-
to speciale a secco di alta rigidita dielettri-
ca, dal quale trasformatore, mediante
apposite prese sul primario, si possono
ricavare tensioni di 40000, 50000 e 60000
Volts al secondario, corrispondenti a tre
differenti gradi di penetrazione. L’intensita
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di corrente al tubo viene regolata girando
un volantino che agisce sopra una resi-
stenza induttiva posta in serie col primario
di un altro piccolo trasformatore il cui
secondario alimenta la spirale catodica del
tubo.

Nonostante le ridotte dimensioni ed il
peso non molto elevato di questo apparec-
chio, si possono con esso e con un unico
tubo Coolidge a radiatore, eseguire tutte le
applicazioni radiologiche, ad eccezione
solamente della terapia profonda intensiva.
Essendo montato su rotelle e consumando
anche a pieno carico circa 5 Amperes, puo
essere trasportato anche al letto dell’am-
malato e prelevare la corrente da una
comune presa di illuminazione. Il grado di
penetrazione ¢ variabile a volonta frai4 e 7
Benoist e 'intensita & regolabile da 1 a 10
milliampeéres: il limite € imposto solo dalla
portata del tubo, perché lo stesso trasfor-
matore potrebbe fornire facilmente e senza
alcuna modificazione circa 30 milliampéres
con gli stessi gradi di penetrazione. A diffe-
renza degli altri tipi il nostro istrumentario
non ha collegamenti a terra in modo da
togliere i gravi pericoli derivanti da un
eventuale contatto con un conduttore.

Apparecchio per raggi Rontgen tra-
sportabile a corrente indotta polarizza-
ta per funzionamento diretto su rete a
corrente alternata o continua - Brevet-
to Ing. d. Magini - Lire 1500.

L’apparecchio (fig. N. 3220) & compre-
so in due cassette, di dimensioni ridottissi-
me munite di maniglia per il trasporto a
mano. La cassetta A misura cm.
37x34x26, pesa Kg. 14 e contiene: un roc-
chetto d’induzione di grandissima capa-
cita, in apparecchio separatore delle cor-
renti in modo che nel tubo non entrano che
correnti dirette in un senso, tre prese, una
per la linea della corrente stradale, una per
I'interruttore di Wehnelt, una per la corren-
te polarizzata ad alto potenziale, un inter-
ruttore a mano per la durata della posa.

La cassetta B misura cm. 52x32x28,
pesa Kg. 18 e contiene: un tubo Réntgen
speciale con grado di durezza regolabile,
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Fig. 3369: Istrumentario per il tubo Coolidge a
radiatore funzionante direttamente sulle corren-
ti alternate abitualmente in uso di illuminazione,
dotato di stativo Lambertz con protezione adat-
ta al tubo Coolidge a radiatore e munita di
gomma antix di 5 mm. di spessore.

un sostegno pieghevole con pinza di legno
orientabile pel suddetto, un interruttore di
Wehnelt completo a punta di acciaio, uno
schermo fluorescente 18x24 con cripto-
scopio a mantice e vetrro piombifero, tre
serie di cordoni isolatissimi per le diverse
connessioni, una pinza di acciaio, un paio
di occhiali.

Cassefta & N. 3220




Apparecchio autonomo per raggi Ront- tori. Le quattro cassette contengono una

gen azionato con batteria di accumula- batteria di accumulatori composta di 20
tori - Lire 5000. elementi da 60 amperes-ora.
Il complesso (fig. N. 3240) e costituito Il peso totale & di circa Kg. 200.

da 6 casse, due contenenti gl'istrumenti e
quattro piccole contenenti gli accumulato-
ri. La prima cassa contiene: un grande roc-
chetto intensivo da cm. 30 di scintilla sul
quale vi e applicato il milliampermetro da
100 mm., lo spinterometro grande e lo
spinterometro valvola, due piccoli stativi
per il sostegno della linea d’alta tensione.
La seconda cassa contiene: un interruttore
a mercurio e gas con il relativo motorino
elettrico, un quadro di manovra con volt-
metro, amperometro, reostato dell’interrut-
tore, lampada di rischiaramento, interrut-
tori, valvole ecc., un grande reostato rego-
labile per il rocchetto, una serie di condut- : T xomme

La Omicron Editrice ha predisposto la stampa
dei Registri e delle Cartelle Sanitarie
utilizzabili anche per la sorveglianza
regolamentata dall’art. 16 del D.Lgs. 626/94

Le prescrizioni regolamentari del Decreto 155 (G.U. 217 del 18-9-07) si applicano ai settori
di attivita, pubblici e privati, dei lavoratori con mansioni comportanti la possibile esposizione ad
agenti cancerogeni.

La valutazione di rischio e le relative procedure cautelative, sono definite dagli articoli 63 e
seguenti del decreto 626 e dall’art. 70 dello stesso decreto che stabilisce i modelli e le modalita
di tenuta del registro di esposizione e delle cartelle sanitarie, evidenziando i rispettivi adempi-
menti del Datore di lavoro e del Medico competente.

Le attivita lavorative che comportano la presenza di sostanze cancerogene risultano limitate
in sanita, anche per la possibilita di sostituzione con altri agenti privi di rischio (art. 62 della 626).
La sostituzione degli agenti cancerogeni & tecnicamente meno praticabile nei processi indu-
striali.

La cartella sanitaria di rischio (Allegato 2 del decreto 155), in considerazione della comple-
tezza dei dati validi per le generali finalita di igiene e sicurezza del lavoro, € utilizzabile dal Medi-
co competente (comma 4, art. 43, citato decreto), anche per la sorveglianza sanitaria prevista
dalla vigente normativa (art. 16, D.Lgs 626/1994).

OMICRON EDITRICE

@ Via Imperiale 43/1, 16143 Genova
Tel. 010.501341 - 510251 - fax 010.514330
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Gruppi (Regionali

Notizie dai Gruppi Regionali

LAZIO-ABRUZZO-MOLISE

a cura di Danilo Aragno

Deliberazione Giunta Regionale
14 luglio 2006 n°423
Prestazioni di diagnostica per immagini.
Linee guida per macchinari e strutture
accreditate con il S.S.R. Integrazioni ed
aggiornamento deliberazione Giunta Regio-
nale n. 2852/98 e successive modificazioni

La DGR 423, benché non si evinca facil-
mente dal titolo, norma a livello regionale
alcune importanti questioni, relative alle atti-
vita di diagnostica con Risonanza Magnetica,
di particolare interesse per i fisici medici.
Questioni che, a livello di normativa naziona-
le, non sono ancora state affrontate.

Il 13 febbraio di quest’anno la DGR 423 &
stata presentata ufficialmente dalla Regione
Lazio in un Seminario dal titolo: RISONANZA
MAGNETICA tra SCIENZA e SPESA: il futu-
ro della Regione Lazio. Seminario in cui &
stata prevista anche una specifica sessione
dal titolo “Sicurezza e Qualita”. In questa ses-
sione si € anche discusso di una interpreta-
zione fornita dal legislatore regionale che,
prevedendo come non obbligatoria la figura
dell’Esperto Responsabile per le apparec-
chiature RM Settoriali, ha sollevato piu di
qualche perplessita tra gli operatori del setto-
re. La principale funzione della DGR 423 &
quella di razionalizzare il sistema dei rimbor-
si regionali per le prestazioni ambulatoriali di
risonanza magnetica con lo scopo di ottene-
re un contenimento della spesa e contribuen-
do ad individuare anche alcuni parametri di
controllo in materia di appropriatezza. Il
razionale dell’intervento viene individuato
nella stretta correlazione esistente tra mac-
chinario-prestazione-tempi di esecuzione-
aspetti organizzativi.

Il cuore della DGR 423 ¢ infatti in un docu-
mento allegato al provvedimento: PRESTA-
ZIONI SPECIALISTICHE DI RISONANZA
MAGNETICA NUCLEARE- LINEE GUIDA
PER MACCHINARI E STRUTTURE ACCRE-
DITATE CON IL S.S.R. redatto con il suppor-
to tecnico di uno specifico Gruppo di Lavoro
istituito dall’Assessorato alla Sanita al quale
hanno offerto un contributo anche fisici
medici nostri colleghi.
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L’allegato e diviso in quattro paragrafi:

1) Requisiti strutturali, tecnologici ed
organizzativi specificatamente riferiti ai mac-
chinari accreditati con il S.S.R. ed alle relati-
ve strutture;

2) Fasce di appartenenza dei macchinari
accreditati;

3) Tabella delle prestazioni specialistiche
di RMN eseguibili in regime di accreditamen-
to in funzione della fascia di appartenenza del
macchinario;

4) Approfondimenti tecnici in materia di
sistemi di RMN aperti.

In particolare il primo paragrafo definisce
i requisiti propedeutici che le strutture accre-
ditate ed i relativi macchinari devono assolu-
tamente possedere per l'inserimento del
macchinario stesso all’interno delle fasce di
riferimento individuate nel secondo paragrafo
ed alla conseguente erogazione delle presta-
zioni in regime di accreditamento come
riportato nelle tabelle del terzo paragrafo.

Per quanto riguarda i requisiti organizzati-
vi la DGR 423 richiede un Medico Specialista
in Radiologia o Radiologia Diagnostica come
Medico Responsabile dell’impianto e la stes-
sa qualifica specialistica viene richiesta per il
Medico Responsabile dell’esame che deve
essere presente durante I'attivita clinica.
Sempre come requisito organizzativo prope-
deutico all'inserimento del macchinario in
regime di accreditamento con il SSR, viene
richiesto un Fisico Sanitario quale Esperto
Responsabile della Sicurezza per gli impianti
di diagnostica per immagini a RM. In partico-
lare la scelta della Regione Lazio di indivi-
duare il Fisico Sanitario quale figura profes-
sionale esclusiva per I'Esperto Responsabile
della Sicurezza rappresenta certamente una
determinazione innovativa, qualificante ed
auspicata da tempo da parte della nostra
Associazione.

E comprensibile, oltre che apprezzabile,
quali siano state le motivazioni di tale scelta:

- assicurare nel territorio regionale, in ana-
logia a quanto richiesto per il Medico
Responsabile dell'impianto RM, il piu ele-
vato livello di competenza professionale
esistente per la figura professionale del-
I'Esperto Responsabile.




- garantire all’'utenza, per mezzo della pre-
senza di un Fisico Sanitario, 'applicazio-
ne, anche in ambito RM, dei programmi di
garanzia della qualita nell'ottica del
miglioramento dell’efficacia diagnostica e
dell’ottimizzazione della prestazione;

- garantire i pazienti e gli operatori, sul
mantenimento di adeguati standard di
sicurezza e protezione dai rischi presenti
con particolare riguardo all’esposizione
alle radiazioni non ionizzanti generate
dalle apparecchiature a RM.

In fine, sul territorio nazionale risulta che
attualmente piu del 70% degli Esperti
Responsabili sono dei fisici. In effetti cio e
anche giustificato dal fatto che I'innovazione
tecnologica nell’ambito della RM ha introdot-
to nuove tecniche speciali (funzionale, diffu-
sione, perfusione, spettroscopia) che richie-
dono sempre piu competenze e professiona-
lita definite da percorsi formativi universitari

FNOVité ICRP, ICRU, NRCP . cura di Nuccia Canevarolio

omogenei/analoghi a quelli degli specialisti
medici con cui si deve quotidianamente col-
laborare.

Sarebbe opportuno che la scelta della
Regione Lazio possa rappresentare una utile
indicazione anche per l'atteso riordino della
normativa RM a livello nazionale cosi come
auspicato dalla AIFM che ha piu volte soste-
nuto che il Fisico specialista in Fisica Medica
€ l'unica figura professionale in possesso di
tutti i requisiti culturali, formativi, professio-
nali che, nell’ambito della fisica applicata alla
RM, ¢ in grado di operare nel contesto ampio
ed articolato della sicurezza e della qualita,
delle applicazioni cliniche, della ricerca e
della didattica.

Il documento € stato pubblicato sul Sup-
plemento ordinario n.7 al Bollettino Ufficiale
della Regione Lazio n. 25 del 9 settembre
2006 ed é reperibile in formato pdf sul sito
http://burl.ipzs.it/burl/burll.htm

Ao,  International Commission on

QA Radiation Units and Measurements, In.

Sono stati stampati recentemenete:

Journal of the ICRU, Volume 6 No. 1 (2006): ICRU Report 75, Sampling of
Radionuclides in the Environment

Journal of the ICRU, Volume 6 No. 2 (2006): ICRU Report 76, Measurement
Quality Assurance for Ionizing Radiation Dosimetry

Segnaliamo in questo numero il Report No.155 NCRP “Management of Radionuclide
Therapy Patients” - (2006). Il Report si rivolge a medici, fisici medici, fisici sanitari,
amministratori sanitari, infermieri e pazienti. In esso si fa riferimento e si aggiornano
gli aspetti gia trattati nel Report No.37. Vengono spiegati i rischi legati alla terapia e
come ottenere dal paziente un adeguato consenso informato. La prima sezione tratta
i principi di base della terapia con radiofarmaci e della brachiterapia. La seconda sezio-
ne tratta gli aspetti di sicurezza di impiego delle radiazioni e i pertinenti limiti di dose.
La terza sezione affronta il tema dei radiofarmaci impiegati, sia sotto I'aspetto clinico
che radiologico. La quarta sezione si occupa specificatamente della brachiterapia e
degli aspetti dosimetrici ove applicabili. Nella sezione quinta si riportano alcuni pro-
getti di installazioni di medicina nucleare e di radio-oncologia. La sesta sezione descri-
ve i possibili cambiamenti delle condizioni del paziente e le possibili emergenze medi-
che. Non mancano, in appendice, i requisiti del controllo di qualita per I'afterloading
ad alto dose-rate ed infine i requisiti di schermatura di installazioni brachiterapiche ad
alto dose-rate.
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Point/Counterpoint: rubrica di Medical Physics

Rassegna a cura di Fabrizio Levrero

Servizio di Fisica Sanitaria
Azienda Ospedaliera Universitaria S. Martino - Genova

L'IMRT non dovrebbe essere somministrata
utilizzando fotoni con energia superiore a 10
MV

Med. Phys. 34 (6), Giugno 2007

L'IMRT comporta un significativo incre-
mento della radiazione diffusa rispetto alla
radioterapia convenzionale a causa dell’incre-
mento delle unita monitor impiegate. Di con-
seguenza la dose al corpo intero per il pazien-
te aumenta comportando un maggiore rischio
di tumori secondari radioindotti e di effetti
genetici. Questo effetto risulta ulteriormente
amplificato se il trattamento & effettuato con
fotoni a energie superiori a 10 MV, a causa
della produzione di neutroni. Alcuni Fisici
sono dell’opinione che questo aumento del
rischio non sia compensato da nessun altro
vantaggio e che quindi bisognerebbe evitare
trattamenti ad alte energie: questa e la pre-
messa al dibattito di questo mese.

A favore di questa tesi si pronuncia DS
Followill, Professore Associato e Direttore
Associato al Radiological Physics Center del-
I’Anderson Cancer Center dell’Universita del
Texas. Egli introduce il suo intervento ricor-
dando la grande quantita di dati che suffraga-
no il fatto che il paziente, anche quando € sot-
toposto a radioterapia, deve ricevere il mini-
mo di dose dovuta a diffusione o fuga agli
organi circostanti e distanti, dove esiste la
possibilita di sviluppare un tumore seconda-
rio. Molti ritengono trascurabile questo fatto
in considerazione della aspettativa di vita di
questa categoria di pazienti; fortunatamente
assistiamo a un continuo aumento del tasso
di sopravvivenza, soprattutto nei pazienti
pediatrici che hanno una radiosensibilita
molto superiore agli adulti. L'intervento pro-
segue citando alcuni lavori che confrontano il
rischio associato a un trattamento IMRT a 6
MV con uno a 18 MV, concludendo che si
deve considerare 'utilizzo di energie superio-
ri soltanto in presenza di un evidente benefi-
cio nel trattamento delle lesioni.

Di opinione contraria & invece FN Nusslin,
vice-Presidente dell IOMP e Professore Emeri-
to del Dipartimento di Radioterapia e Radio-
oncologia dell’University Hospital della Tech-

2007 - Fisica in Medicina

nical University di Monaco (Germania). La
scelta dell’energia € una delle decisioni piu
importanti della pianificazione del trattamen-
to, giacché da questa scelta puo dipendere
I'adeguata copertura del volume bersaglio e
la salvaguardia dei tessuti sani circostanti.
Non dimentichiamo che fasci maggiormente
energetici comportano una migliore penetra-
zione, un build-up piu profondo, una minore
dose alla pelle e un migliore gradiente di dose
ai margini del bersaglio, che si traduce in una
migliore conformazione. In pratica sia in IMRT
sia in radioterapia convenzionale esistono
buone ragioni per scegliere energie maggiori
nei trattamenti dei tumori del torace e della
pelvi; nel distretto testa-collo puod al contrario
essere prudente scegliere energie piu basse,
tranne nei casi in cui sia fondamentale avere
gradienti di dose molto pronunciati sul volu-
me bersaglio o sia importante minimizzare la
dose in ingresso.

Nei trattamenti IMRT I'impiego statico del
MLC da risultati migliori dell'impiego dinami-
co

Med. Phys. 34 (7), Luglio 2007

[ trattamenti radioterapeutici a modulazio-
ne di intensita (IMRT) possono essere sommi-
nistrati utilizzando un collimatore multileaf
(MLC) statico o dinamico. Con la collimazio-
ne segmentale (SMLC) le lamelle restano
ferme quando il fascio € acceso, con conse-
guente ininfluenza sul trattamento della velo-
cita di movimentazione del collimatore. I col-
limatori dinamici (DMLC) invece modificano
il loro profilo mentre il fascio € acceso: per-
tanto la velocita di collimazione diventa un
parametro di grande importanza. L'impiego
della DMLC ¢ piu complesso ma la relativa
pianificazione ha a disposizione un grado di
liberta in piu per ottimizzare la distribuzione
della dose. Alcuni ritengono che la complica-
zione introdotta dalla collimazione dinamica
non compensi i vantaggi che porta.

Di questo parere € P Xia, Professoressa
Associata al Dipartimento di Radiation Onco-
logy dell’Universita della California (S.Franci-
sco), che considera la SMLC maggiormente




versatile della DMLC. Il principale vantaggio
del collimatore dinamico consiste nella possi-
bilita di rendere il profilo di intensita del fascio
estremamente aderente a quello ottimale, tut-
tavia la tecnica statica (di diretta derivazione
dalla 3DCRT convenzionale) comporta un
sistema di controllo hardware dell’accelera-
tore meno sofisticato e permette maggiori
controlli di verifica e assicurazione della qua-
lita. Inoltre I'impiego della DMLC comporta
un aumento significativo delle unita monitor
impiegate, con conseguenti effetti sulla pro-
babilita di induzione di effetti secondari e sulla
radioprotezione generale. L'unico reale svan-
taggio del SMLC e l'allungamento dei tempi
di trattamento in presenza di molti segmenti.

Per la tesi opposta interviene invece JY
Ting, attualmente Chief Medical Physicist al
MIMA Cancer Center di Melbourne in Florida.
Egli spiega in modo estremamente chiaro la
filosofia sottesa all'impiego del collimatore
dinamico. Il rilascio di dose in IMRT puo esse-
re pensato come la scomposizione della
mappa di intensita che deriva dal piano di
trattamento in altrettanti piccoli fasci aventi
ciascuno il proprio livello di intensita. SMLC e
DMLC possono arrivare a risultati identici se
partono dalla stessa pianificazione e se usano
lo stesso numero di fasci elementari, seg-
menti e livelli di intensita. Naturalmente il
metodo segmentale richiederebbe un tempo
estremamente lungo, mentre il metodo dina-
mico consente di realizzare il trattamento in
tempi ragionevoli. Le riserve circa la possibi-
lita di attuare un corretto programma di assi-
curazione della qualita sono state sciolte da
diversi autori.

Gli sviluppi futuri della Radioterapia a Fasci
Esterni non porteranno a significativi miglio-
ramenti rispetto a quelli ottenuti con I'intro-
duzione dei Trattamenti Conformazionali 3D
e della IMRT

Med. Phys. 34 (8), Agosto 2007

Negli ultimi dieci anni I'introduzione dei
trattamenti conformazionali 3D e soprattutto
della IMRT ha permesso un significativo
miglioramento della prognosi dopo tratta-
mento. La tecnologia non si & fermata e
nuove tecniche che fin’ora sono state oggetto
di studio e sperimentazione stanno per essere
introdotte nella pratica: RadioTerapia Guidata
da Immagini (IGRT), applicazione di gating
respiratorio, tomoterapia e adroterapia.
Ovviamente l'introduzione di tutto questo

comportera un aumento del costo dei tratta-
menti, percio & importante giudicare in termi-
ni di rapporto costo/benefici prima di giustifi-
carne I'adozione.

Per I'opinione espressa dal titolo scrive RJ
Schulz, Professore Emerito della Yale Univer-
sity, attualmente in pensione. Lo sviluppo fre-
netico della tecnologia per la radioterapia che
ha seguito 'introduzione di 3D-CRT e IMRT,
mira sostanzialmente a una migliore localiz-
zazione della dose al tumore e ha ragioni prin-
cipalmente speculative. Due sono le eviden-
ze: non esistono incrementi della sopravvi-
venza legati all’introduzione di queste tecni-
che, nemmeno per I'IMRT; i costi legati alla
radioterapia sono cresciuti parallelamente
allo sviluppo tecnologico. | produttori sem-
brano ignorare I'esperienza di cinquanta anni
di pratica clinica: il controllo dei tumori non
dipendera tanto dal miglioramento dell’accu-
ratezza con cui si rilascia la dose alla lesione
ma dal miglioramento del rapporto terapeuti-
co, in altre parole dall’introduzione di terapie
aventi ridotto livello di tossicita. L’autore
passa in rassegna le tipologie di tumore che
causano il maggior numero di morti negli
Stati Uniti e cita i lavori che dimostrano I'in-
cremento di lungosopravviventi nel periodo
1977-2002, attribuendo tuttavia le ragioni a
fattori del tutto estranei alle tecniche radiote-
rapiche.

Anche D Verellen, Professore e Direttore
del Medical Physics Group del Dipartimento
di Radioterapia dell’Universitair Ziekenhuis di
Bruxelles, ammette che c’e del vero nell’af-
fermazione del titolo, anzi sottolinea che
un’importante rassegna sui trattamenti effet-
tuati in Svezia negli ultimi trent’anni dimostra
che non c’e stato un incremento rilevante
negli indici di guarigione che possano essere
attribuiti a specifici sviluppi tecnologici! Il
trattamento del cancro alla mammella ha una
prognosi piu favorevole perché é diagnostica-
to piu precocemente, l'associazione con la
radioterapia ha prodotto risultati evidenti ma
un miglioramento ancora piu consistente si
ottenuto intervenendo sul frazionamento.
Tutto questo perd non deve dissuaderci dal
mettere alla prova quelli che secondo la sua
opinione sono due campi di sviluppo impor-
tanti: I'impiego di adroni per trattare tumori
radioresistenti e la riduzione della variabilita
inter-osservatore nell’individuazione del ber-
saglio attraverso le nuove modalita di ima-

ging.
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INSIGHTEC ANNUNCIA LA VARIAZIONE
DEL MARCHIO EUJROPEO CE RELATIVO A

EXABLATE® 2000
PER IL TRATTAMENTO DEI FIBROMI UTERINI

Le pazienti affette da fibromi uterini sintomatici che desiderano
preservare la propria fertilita ora hanno la possibilita
di sottoporsi a questo nuovo trattamento non invasivo

HAIFA, Israele — - InSightec Ltd. ha annunciato che il marchio europeo CE
relativo a ExAblate® 2000 per il trattamento dei fibromi uterini & stato modificato
in modo da specificare che anche le donne con in programma future gravidanze
possono valutare la possibilita di sottoporsi a trattamenti di chirurgia a ultrasuoni
guidati in risonanza magnetica (MRgFUS), consultando il proprio medico. Il mar-
chio CE in precedenza dichiarava che potevano sottoporsi al trattamento con siste-
ma non invasivo esclusivamente donne che non desideravano gravidanze in futu-
ro.

La modifica € avvenuta sulla base dei dati acquisiti mediante studi che hanno
dimostrato la possibilita per donne sottoposte al trattamento MRgFUS di portare a
termine la gravidanza senza complicazioni. Il sistema ExAblate ha ottenuto il mar-
chio CE per il trattamento dei fibromi uterini nell’ottobre 2002.

"La natura non invasiva di ExAblate, che permette I'ablazione del solo fibroma
uterino, escludendo il danneggiamento dei tessuti circostanti, lascia intendere che
MRgFUS dovrebbe essere il giusto approccio per le donne che vogliono preserva-
re la propria fertilita" dichiara la Prof.ssa Lesley Regan, MD, responsabile del repar-
to di ostetricia e ginecologia, Imperial College, St. Mary's Hospital, Londra, Regno
Unito. "Sono state raccolte prove cliniche a dimostrazione del fatto che donne sot-
toposte al trattamento MRgFUS per curare fibromi uterini sono state in seguito in
grado di concepire e portare a termine la gravidanza senza complicazioni. A oggi,
tredici donne hanno portato a termine la gravidanza senza problemi e con neona-
ti con peso medio alla nascita di 3,4 kg. Un’altra gravidanza € ancora in corso. Otto
donne hanno partorito con parto naturale e cinque con il cesareo. Non si sono veri-
ficate complicazioni riconducibili al trattamento. Le donne dovrebbero consultare
il proprio medico per valutare questa opzione ponderando i rischi e i vantaggi
rispetto ad altri metodi."

"Siamo davvero soddisfatti che I'organo di notifica europeo designato abbia
accettato di apportare questa modifica al marchio CE, permettendo cosi alle
donne europee affette da fibromi uterini e che desiderano avere figli di prendere in
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considerazione il trattamento MRgFUS, consultando il proprio medico" afferma il
Dott. Kobi Vortman, Presidente e CEO di InSightec. "Abbiamo in programma ulte-
riori studi su ExAblate come metodo di miglioramento della fertilita, in particolare
nei casi in cui la sterilita &€ imputabile ai fibromi uterini."

Informazioni su ExAblate 2000

ExAblate 2000 ¢ il primo sistema a utilizzare I'innovativa tecnologia MRgFUS
che combina I'imaging con RM, fondamentale per la visualizzazione del tessuto
corporeo e per la programmazione e il monitoraggio del trattamento e dei risultati
clinici in tempo reale, all'energia a ultrasuoni focalizzata ad alta intensita per I'a-
blazione termica del tessuto. Il feedback termico, possibile solo con RM, consente
ai medici di controllare e regolare il trattamento mirato solo del tessuto tumorale
sottoposto a questa procedura terapeutica, senza interessare gli altri tessuti. Nel-
I'ottobre 2004 ExAblate ha ottenuto I'approvazione della FDA (Amministrazione
statunitense per gli alimenti e i medicinali) per il trattamento di fibromi uterini sin-
tomatici. Nel 2004 ExAblate ha inoltre ricevuto il Grand Prize 2004 per l'innova-
zione e i servizi che puo rendere all'umanita dalla European Union’s Information
Society Technologies, il Technology Innovation Award 2004 assegnato dal The
Wall Street Journal, il riconoscimento Imaging Solutions of the Year 2005 asse-
gnato dalla rivista Advanced Imaging e, piu recentemente, il premio Red Herring
100 Europe Award 2007.

Informazioni sui fibromi uterini

| fibromi uterini sono escrescenze benigne dell'utero che affliggono oltre il 30%
delle donne in eta fertile. Le donne sintomatiche soffrono di abbondante e lungo
flusso mestruale, anemia, dolori, problemi di pressione e, spesso, sterilita. Le alter-
native esistenti per il trattamento sono isterectomia, miomectomia o embolizzazio-
ne dell'arteria uterina, soluzioni invasive o parzialmente invasive, che prevedono
una degenza in ospedale e diverse settimane di recupero. ExAblate ¢, invece, un
intervento ambulatoriale che permette alle pazienti di tornare a casa il giorno stes-
so e al lavoro entro uno/due giorni.

Informazioni su InSightec

InSightec Ltd. € una societa privata di Elbit Medical Imaging (EMI), General
Electric, MediTech Advisors, LLC e dei suoi dipendenti. E stata fondata nel 1999
per sviluppare la rivoluzionaria tecnologia a ultrasuoni focalizzati a guida RM da
utilizzare come sala operatoria del futuro. La sede centrale si trova nei pressi di
Haifa, in Israele. La societa conta oltre 150 dipendenti e ha investito oltre 100
milioni di dollari USA in ricerca, sviluppo e ricerche cliniche. La sede statunitense
si trova a Dallas, in Texas.

Ufficio Stampa GE Healthcare Italia
Marisa Moriconi, Comunica S.r.l. - Tel. 02-7531047
ufficiostampa@comunicaccm.it
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