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ABSTRACT 

Il lavoro di ricerca è parte del progetto finanziato dal Ministero della Salute di cui sono Principal Investigator 

nellôambito del Bando Giovani Ricercatori 2010 MoH (GR-2010-2318757) ñDose warping methods for IGRT and 

Adaptive RT: dose accumulation based on organ motion and anatomical variations of the patients during radiation 

therapy treatmentsò. 

La ricerca è stata svolta utilizzando apparecchiature e sistemi di calcolo avanzati, disponibili nellôambito della 

moderna radioterapia oncologica, presso lôAzienda Ospedaliero-Universitaria di Modena e il Dipartimento di Fisica 

dellôUniversit¨ di Bologna. 

La moderna radioterapia utilizza apparecchiature quali LINAC e Tomotherapy equipaggiati con sistemi di 

imaging on-board per il trattamento delle aree tumorali, mediante radiazioni ionizzanti ad alta energia e la 

contemporanea acquisizione di immagini anatomico-funzionali. I moderni sistemi di calcolo della dose e delle 

deformazioni non rigide consentono lôutilizzo di algoritmi avanzati di calcolo e simulazione Monte Carlo e il 

contemporaneo utilizzo delle immagini CBCT e MVCT, che possono essere co-registrate mediante algoritmi 

deformabili basati su elementi di Finite Element. Lôutilizzo di metodiche di Image-Guided e lo sviluppo di interfacce e 

data-mining consentono lôimplementazione di processi avanzati di Adaptive RT. 

La ricerca ha sviluppato metodi predittivi utilizzabili in campo clinico e dellôAdaptive Radiation Therapy. 

Il razionale della ricerca affronta il principio della moderna radioterapia, in cui il paziente è soggetto a macro-

micro variazioni anatomiche intra-inter frazione. Le condizioni anatomico-funzionali del paziente durante le fasi di 

preparazione del piano terapeutico e la sua ripetitività durante le sedute di radioterapia sono affette però da alcuni fattori 

quali il movimento dôorgano e la variazione morfologica, che possono influenzare in modo efficace il programma 

terapeutico, il raggiungimento degli obiettivi e/o contribuire allo sviluppo di tossicità inattese dei trattamenti radianti.  

Oggi molti metodi sono stati proposti per risolvere le problematiche descritte, quali ad esempio il trattamento 

mediante gating o tracking, per compensare il movimento dôorgano, il metodo di dose accumualtion, del dose tracking 

e il ricalcolo della dose quotidiana, oppure le metodiche proattive di trattamento. 

Lo sviluppo delle nuove tecnologie ibride quali ad esempio LINAC equipaggiati con risonanza magnetica, 

sistemi fluoroscopici ortogonali, sistemi di imaging CBCT (Cone-Beam Computed Tomography) o MVCT (Mega-

Voltage Computed Tomography), il ricorso a sistemi esterni di motion capture e/o ultrasuoni consentono di ottenere 

informazioni anatomiche funzionali in real-time, utili per lo sviluppo, il calcolo e la corretta erogazione del trattamento. 

I sistemi avanzati di calcolo della dose e dellôaccumulo di dose (Dose Accumulation) consentono la 

registrazione delle dosi erogate tenendo in considerazione variazioni locali e globali, dovute a possibili effetti di natura 

fisiologica (es. variazioni corporee, impropria preparazione delle sedi anatomiche trattate). 

Questi ultimi effetti divengono fattori determinati per la corretta erogazione della dose e informazione dei 

professionisti. 

Le sempre più sofisticate tecnologie, ci consentono di acquisire immagini anatomiche e funzionali in real-time, 

evidenziato variazioni nel trattamento del paziente. 

Molte attività sono però non sostenibili  dal punto di vista economico e il ricorso a tecnologiche e risorse umane 

per verificare, istante per istante, la dose erogata a un singolo paziente, sarebbero oltremodo impensabili nella pratica 

clinica di tutti i giorni. 
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Lôelevato costo delle tecnologie e dello staff necessario per sostenere le attività cliniche su un numero sempre 

superiore di pazienti oncologici, ha aperto prospettive di ricerca nel campo dei modelli predittivi mediante reti neurali o 

epidemiologici, che contribuiscono al monitoraggio del paziente istante per ristante mediante metodi fisici e statistici. 

La validazione di queste metodologie risente però dei fattori, che possono condizionare le informazioni fornite 

ai professionisti in modo rilevante, introducendo possibili bias o errate valutazioni nella pratica clinica. 

Sono stati valutati fattori quali movimento dôorgano, le variazioni anatomiche e la deformazione matematica 

delle immagini e lôaccumulo di dose come principali componenti ed effetti importanti per lôutilizzo di metodi predittivi. 

Lo sviluppo di metodi predittivi, quali ad esempio reti neurali o modelli epidemiologici, il ricorso a sistemi 

avanzati di calcolo che considerino il movimento dôorgano, divengono strumenti applicabili nella pratica quotidiana con 

moderato incremento della spesa sanitaria, ma con dimostrata sostenibilità delle metodiche di Adaptive Radiation 

Therapy su larga scala, anche in reparti e servizi dal limitato accesso a tecnologie e risorse economiche e umane. 

Come evidenziato, i fattori, quali il movimento dôorgano o il ricorso a software avanzati per deformazioni 

elastica o per accumulo di dose, richiedo la validazione e sviluppo per gli scopi specifici. Tali validazioni sono attuabili 

mediante analisi Bayesiane e misure sperimentali che confermino la qualità e accuratezza degli algoritmi matematici 

implementati. 

Lo sviluppo e utilizzo di metodiche di dose accumulation e la verifica delle dosi erogate, tenendo in 

considerazione movimento e deformazione, ha portato allo sviluppo di un prototipo robotico, per dosimetria in vivo e 

valutazione del movimento, costruito mediante LEGO
®
. 

Lo sviluppo delle reti neurali, delle metodiche epidemiologiche e di Support Vector Machine ha consentito di 

estendere, mediante un progetto di data-mining, le stesse metodiche anche a centri a livello nazionale, di cui sono 

riportati i risultati. 

Il progetto di ricerca mostra le criticità dei singoli metodi predittivi, degli algoritmi elastici implementati, 

rilevando i point/counterpoint che metodologie avanzate di Adaptive Radiation Therapy, necessitano per essere 

implementate in ambito sanitario e dimostrando la fattibilità e di sviluppo di reti neurali con efficienze elevate nel caso 

di trattamenti avanzati del tumore della testa e collo, della prostata, del pancreas e del polmone. 

  



pag. 9 

1 INTRODUZIONE 

La moderna pratica ha codificato il processo di preparazione, pianificazione, verifica e trattamento del paziente 

radioterapico. Molti workflow sono stati proposti, ma tutti sono caratterizzati dalla pianificazione del paziente, 

basandosi su immagini CT (Computed Tomography), PET (Positron Emission Tomography) o MR (Magnetic 

Resonance), la contornazione dei volumi bersaglio (Target, BTV, GTV, CTV, ITV, PTV) e organi a rischio (OARs), la 

pianificazione del trattamento radiante mediante sistemi di calcolo della dose basate principalmente su algoritmi di 

Collapsed Cone Convolution e sue varianti e/o metodi Monte Carlo, ed infine la verifica del setup e delle variazioni 

anatomiche funzionali, mediante sistemi di imaging on-board. La quasi totalità delle tecniche avanzate di trattamento 

utilizza metodiche di IMRT (Intensity Modulated Radiation Therapy), VMAT (Volumetric Modultated Arc Therapy), 

RS (Radiosurgery), SBRT (Stereotactic Body Radiation Therapy) o Tomotherapy. 

A causa del movimento dôorgano, delle deformazioni anatomiche e dei possibili errori di setup occorsi durante 

il posizionamento del paziente nelle diverse sedute terapeutiche, lôerogazione della dose e la distribuzione reale della 

dose nei tessuti potrebbero non essere corrette e/o affetta da errori che possono significativamente inficiare il risultato 

terapeutico e/o indurre tossicità agli organi in modo inatteso. 

Per limitare tali possibilità negli ultimi anni si sono sviluppate aree di ricerca e sviluppo nellôambito 

dellôAdaptive Radiation Therapy. Il principio cardine di questôarea clinica è la personalizzazione e il monitoraggio delle 

terapie in modo paziente-specifico. Ad oggi sono stati proposti innumerevoli metodi di implementazione, in particolare 

i più efficaci e immediati, sembrano essere correlati al ricalcolo della dose distribuita in paziente, mediante lôutilizzo 

delle immagini on-board durante le sedute di terapia. 

Ovviamente tali metodiche presuppongono il ricalcolo quotidiano delle terapie effettuate sui pazienti, mediante 

sistemi di Treatment Planning, ma come immaginabile presentano alcune difficoltà logistiche e di risorse. Infatti, il 

ricalcolo delle singole sedute di terapia per ogni trattamento quotidiano effettuato, porta ad avere un aumento 

significativo delle attività. 

Sulla base di stime prodotte da report e linee guida nazionali (Health Technology Assessment Dossier 199-

2010) è ipotizzabile un numero minimo di pazienti sottoposti a terapia per ogni LINAC pari 250-350 casi per macchina, 

al fine di garantire un break-even points tecnologico e sanitario sostenibile. In conformità a questi dati e della statistica 

di afferenza dellôAz. Ospedaliero-Universitaria di Modena, negli anni tra il 2010 e il 2015, la crescente richiesta di 

trattamenti modulati o complessi sono cresciuti vertiginosamente, portando ad avere circa 30-40 casi per macchina per 

giorno. Considerando unôattività lavorativa settimanile di 5 giorni lavorativi per 50 settimane/anno, si ottengono circa 

250 giorni lavorativi. Diviene immediata la stima inferiore pari 7500 ripianificazioni per apparecchio nellôanno solare. 

Come facilmente intuibile, queste attività dovrebbero essere svolta utilizzando sistemi automatici o approcci innovativi 

nellôambito della medicina, altrimenti non sostenibili con le normali pratiche sequenziali. 

In questôambito i metodi predittivi, i metodi automatici o la selezione della casistica ad un numero limitato 

divengono necessari per la sostenibilità clinico-fisico delle attività e la possibile attuazione dal punto di vista economico.  

Lôintroduzione di metodiche predittive, presenta per¸ problematiche secondarie che devono essere studiate e 

approfondite in particolare inerenti alla fisiologia e anatomia umana che durante i cicli di terapia potrebbe variare in 

modo significativo. In questôambito gli sviluppi di algoritmi di co-registrazione di immagini (rigide o elastiche), il 
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ricorso a metodiche di dose tracking o ripianificazione sempre più performanti e/o lôintroduzione di sistemi per il 

controllo e lo studio del movimento sono fattori determinanti e influenzanti che devono essere valutati. 

Le innovazioni introdotte dallôImage-Guided Radiation Therapy (IGRT) e tecniche avanzate di dose 

computation (Dose Summation e Dose Accumulation) hanno aperto prospettive di monitoraggio completo del paziente 

istante per istante, considerando molti degli aspetti citati in precedenza. 

 A causa di movimenti e deformazioni, le posizioni geometriche degli organi e dei voxel di tessuto nel corpo al 

momento delle sessioni di trattamento potrebbero non essere congruenti con la preparazione del piano di trattamento 

ipotizzato dalla CT e la contornazione effettuata in avvio del corso di terapia. Le incertezze geometriche (sistematiche e 

casuali) dovute ai fasci di radiazioni possono contribuire al mancato trattamento del volume bersaglio (BTV, GTV, ITV) 

o ad unôindebita distribuzione di dose negli Organi a Rischio (OARs), rendendo la dose effettivamente erogata al 

paziente inappropriata o parzialmente congruente con gli obiettivi di quanto prescritto. 

Gli effetti potrebbero essere la non eradicazione del tumore o lo sviluppo di tossicità inattese. Lo scopo di 

questa tesi è di individuare e quantificare i fattori principali influenti e studiare metodi di Adaptive RT alternativi che 

consentano il monitoraggio dei pazienti e dei parametri clinico-fisici su larga scala, in particolare individuando metodi 

predittivi per lo studio di pazienti selezionati. I movimenti e le deformazioni anatomiche sono modellati per pazienti 

mediante algoritmi di deformazioni non rigide e lo studio di voxel individuati dal contorno degli organi e dei volumi 

bersagli. In seguito sono individuate le differenze dosimetriche dovute a possibili errori correlati con il calcolo di dose 

basato su deformazioni non rigide della dose. 

Per questo, sono stati sviluppati metodi predittivi basati su reti neurali o sistemi epidemiologici (SIS) che 

consentano di individuare le componenti principali (PCA), ed estrarre i moti dominanti dei voxel degli organi oppure 

stimare le probabilità che un paziente o un trattamento radiante abbia una correlazione con un campione significativo di 

pazienti e che non vi siano ragionevoli dubbi che gli obiettivi finali del trattamento saranno discrepanti.  

Purtroppo la PCA non può essere fatta direttamente a un nuovo paziente, perché vi è generalmente una sola 

scansione CT disponibile per questo paziente, che non fornisce abbastanza dati sui movimenti e deformazioni. Pertanto 

sono combinati i dati di movimento per gli organi di interesse da una popolazione di pazienti campione e sono 

sviluppati e testati i risultati applicati a diverse sedi anatomiche. 

 I movimenti e le deformazioni sono stati usati per calcolare l'atteso valore medio e la varianza della dose per 

identificare se metodiche di Adaptive RT e predictive analysis possano essere utilizzato in sostituzione di metodi più 

accurati quali il  dose accumulation o il dose tracking, senza introdurre inefficienze. 

Le matrici della dose di deposizione dinamiche possono essere il futuro per quanto concerne il calcolo in real-

time, ma includono sicuramente alcune limitazioni, se applicate su larga scala e su un numero di pazienti elevati. 

Per fare questo sono stati individuati sistemi automatici di planning e sistemi automatici di scripting che 

consentono di ottimizzare durante la notte i sistemi e i risultati computazionali. 

Derivazioni numeriche di matrici dose e volumi sono utilizzate per ottenere parametri di input di sistemi 

probabilistici ed epidemiologici, quali NARX e SIS, che ci consentono di focalizzare lôattenzione su pazienti specifici 

che possono avere beneficio da ripianificazioni o verifica assistita. 

Presso il Servizio di Fisica Medica ed il reparto di Radioterapia Oncologica dellôAzienda Ospedaliero 

Universitaria di Modena ho sviluppato il mio progetto di ricerca finanziato dal Ministero della Salute, nellôambito del 

Bando Giovani Ricercatori 2010 MoH (GR-2010-2318757) ñDose warping methods for IGRT and Adaptive RT: dose 

accumulation based on organ motion and anatomical variations of the patients during radiation therapy treatmentsò. 
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 Lôobiettivo si è terminato con la realizzazione di modelli predittivi e di reti neurali per tecniche di warping in 

ambito clinico, identificando i fattori e le criticità che intervengono in metodiche avanzate di Adaptive RT 

Modifiche volumetrico-spaziali di organi a rischio e target tumorali, durante trattamenti radioterapici, siano 

essi condotti mediante sistemi Tomotherapy o LINAC equipaggiati con Cone-Beam-CT, possono alterare la 

distribuzione di dose rispetto ai constraints delineati in fase di pianificazione. Non tanto per le erogazione indebite da 

parte delle apparecchiature che sono regolarmente controllate mediante programmi di Quality Assurance e in cui 

possono essere implementabili sistemi di real-time monitoring, ma piuttosto poiché la fisiologia umana e gli effetti del 

trattamento possono modificare nel tempo le condizioni reali e anatomiche del paziente e quindi introdurre nuove 

variabili. 

Metodologie radioterapiche per la valutazione di effetti di organ motion e algoritmi di registrazione ibrida 

permettono di generare automaticamente ROI (Region Of Interest) deformate e quantificare la divergenza dal piano di 

trattamento iniziale. In particolare il ricorso al multi-modality imaging ha sviluppato discipline e algoritmi 

computazionali inerenti alla registrazione rigida ed elastica di immagini e studi.  Gli algoritmi quali mutual information 

e/o basati su Finite Element (FEM) o ANAtomically Constrained hanno consentito la valutazione di effetti biologici e 

fisiologici che possono accadere durante la terapia radiante e monitorare la loro evoluzione durante il ciclo di terapia, 

sostenendo le informazioni necessarie ai metodi predittivi, alle reti neurali, alle Support Vector Machine e ai modelli 

epidemiologici.  
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2 LA RADIOTERAPIA E LA ADAPTIVE RT 

Le moderne pratiche oncologiche afferiscono sempre maggiormente a più discipline. Il paziente diviene 

lôobiettivo dei professionisti. Per tale motivo, oggi possiamo dividere le terapie oncologiche in: 

¶ Chirurgiche 

¶ Radioterapiche (Teleterapia e Brachiterapia) 

¶ Terapie Mediche (Chemioterapia, Ormonoterapia, Immunoterapia, e Terapie Geniche) 

Sempre più spesso il ricorso allôintegrazione delle discipline diviene fondamentale per il raggiungimento degli 

scopi e la prevenzione, quali: 

¶ Chirurgia + Radioterapia 

¶ Radioterapia + Chemioterapia 

¶ Chirurgia + Chemioterapia 

¶ Chirurgia. + Radioterapia + Chemioterapia 

Nellôambito della radioterapia oncologica, sistemi avanzati di erogazione della dose, come LINAC e sistemi 

ibridi, consentono una selettività delle aree di irradiazione e la possibilità di individuare i bersagli e gli organi a rischio 

mediante sistemi di imaging. 

 

 

Figura 1: Apparecchiature radianti - Tomotherapy e LINAC. 

 

La distribuzione di dose erogata dagli apparecchi si traduce in effetto biologico per produrre il  trattamento 

radioterapico. La scelta delle prescrizioni che massimizzano la Tumor Control Probability (TCP) e minimizzano la 

Normal Tissue Complication Probability (NTCP), individuano le possibili configurazioni che soddisfano la clinica del 

paziente.  

La ricerca del trattamento migliore e del piano di cura che risolva e tramuti un problema clinico in parametri 

matematici e fisici, rientrano nella categoria dei problemi inversi che sono risolti mediante lôutilizzo di tecniche 

numeriche per il calcolo della dose e per la gestione delle immagini multi-modali.  
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Figura 2: Responce probability in un trattamento. 

 

Lôapproccio numerico consiste nellôindividuare il minimo della funzione costo non lineare che associa ad una 

modulazione di intensità e orientazione dei fasci un indice di qualità del trattamento oppure un indice alle informazioni 

contenute in unôimmagine di natura morfologica e/o funzionale (es. studi CT, PET o RM). Tale minimo dovrebbe 

corrispondere al trattamento di maggiore qualità in termini di risparmio dei tessuti sani ed erogazione della dose alla 

neoplasia. Come spesso accade, le condizioni al contorno non consentono il raggiungimento di una funzione costo, con 

valore di minimo globale, ma si individuano minimi locali sub-ottimali per i quali il  piano di trattamento e/o la co-

registrazione di immagini sono un ragionevole compromesso. 

 

Figura 3: Esempio di un grafico iterativo di una funzione costo. 

 

Gli obiettivi da chiarire sono gli aspetti e i fattori influenzanti la co-registrazione delle immagini 

(impropriamente detta fusione), siano esse rigide o elastiche, e gli aspetti derivanti da queste imperfezioni nel caso delle 

dosi calcolare e/o distribuite dalle apparecchiature tecnologiche. 

A tal proposito ¯ cresciuto lôinteresse per la Adaptive RT che definisce come sia possibile personalizzare il 

trattamento durante il corso di terapia considerando: 

¶ Le variazioni temporali di natura anatomica e funzionale (es. riduzione del tumore, perdita di peso o 

di movimento interno degli organi). 

¶ Le variazioni di radiobiologiche e funzionali dei tumori e degli organi a rischio (es. Dose Summation 

e Accumulation, Dose Tracking, TCP, NTCP, gEUD, p+). 

Molte sono le metodiche proposte di Adaptive RT in letteratura. Negli ultimi anni gli sviluppi del settore 

tecnologico nel campo radiologico e radioterapico hanno aperto nuove prospettive nel campo delle tecnologie ibride.  
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Figura 4: Apparecchiature radianti con sistemi di imaging on-board e apparecchiature ibride. 

 

Si pensi in particolar modo allo sviluppo di sistemi imaging on-board per unità radianti integrate con sistemi 

robotici. Lôavvento dei LINAC con risonanza, di prossima implementazione e impiego clinico, lôutilizzo delle nuove 

tecnologie e particelle quali protoni e ioni carbonio, saranno strumenti avanzati per Adaptive RT 

La possibilità di avere imaging on-line ha sviluppato sistemi e piattaforme, in cui la Adaptive RT diviene una 

disciplina atta alla personalizzazione della terapia, istante per ristante e che consente il monitoraggio discreto o continuo 

del paziente durante la seduta stessa e tra le sedute di terapia (Intra-Fraction, Inter-Fraction).  

Il processo di radioterapia può essere tradotto in modo semplice attraverso il diagramma e più volte discusso e 

riportato sotto diverse forme in letteratura. Le fasi principali sono caratterizzate dai seguenti blocchi di attività: 
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Figura 5: Workflow radioterapico. 

 

Lôavvento dei nuovi algoritmi e/o le possibilità di sviluppo di prossima implementazione, hanno introdotto 

metodi matematici per lo studio dei problemi delle deformazioni (morphing e warping) e la necessità di valutazioni 

continue del trattamento che contribuiscono allo sviluppo delle metodologie di Adaptive RT (Online, Offline, Predittive.) 

 

Figura 6: Possibili aree di ricerca nel campo radioterapico. 

 

Il paziente normalmente è stadiato mediante sistemi radiologici sempre più avanzati. Le informazioni 

anatomiche divengono un fattore decisivo per gli obiettivi terapeutici. Insieme alle informazioni anatomiche, sempre 

più accurate e ad alta risoluzione, il rapido sviluppo di traccianti e mezzi di contrasto, o lo sviluppo tecnologico apparso 

sugli apparecchi radiologici ed oncologici ha consentito lôaddizione delle informazioni funzionali ai dettagli anatomici. 

In particolare gli ultimi sviluppi nel campo diagnostico delle apparecchiature ibridi quali CT/PET o PET/MRI 

potrebbero aprire nuovi scenari di studio e ricerca nel campo della diagnostica e terapia, non dimenticando gli studi 

funzionali. 
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Figura 7: Esempio di immagini funzionali. 

 

Non ¯ da escludere che in prossimo futuro sia pensabile anche lôaggiunta dôinformazioni genetiche e cellulari 

(BiGART: Biology-Guided Adaptive Radiotherapy) e quindi la maggior definizione e specificità delle terapie 

radioterapiche, oncologiche, chirurgiche e mediche. L'obiettivo della BiGART è l'adattamento del trattamento nel 

tempo e nello spazio, utilizzando informazioni biologiche e anatomiche caratteristiche, massimizzando il rapporto 

terapeutico per ciascun singolo paziente. 

 

Figura 8: Esempio di immagini biologiche e fisiologiche. 

 

Il paziente normalmente è sottoposto ad esami diagnostici CT per il setup, il posizionamento e la definizione 

del volume bersaglio e degli organi a rischio da irradiare o per i quali sia auspicabile un contenimento della dose 

distribuita. Il ricorso ad immagini di RM, SPECT, PET o US consente lôindividuazione delle aree di captazione o limite 

degli organi a rischio. Il ricorso ai nuovi e specifici traccianti, consente lôindividuazione di funzionalità biologiche (es. 

Ipossia, proliferazione) che consentono la definizione della prescrizione più adeguate e lôindividuazione delle aree di 

interesse clinico. Le terapie moderne consentono il ricorso a frazionamenti diversificati, per raggiungere lôobiettivo 

finale, generalmente questi si possono suddividere in:  

1. Frazionamenti convenzionali (es. 1.8÷2 Gy/die per 30/35 fx) 

2. Frazionamenti palliativi (es. 3Gy/die per 10 fx o 5Gy/die per 5 fx) 

3. Ipo-frazionamenti accelerati (es. 2.2Gy/die per 30 fx, 3.85Gy/die per 15 fx, 3.85Gy/ BID per 10fx) 

4. Iper-Frazionamenti (es. 1.0-1.2Gy/BID per 35fx) 

5. Frazionamenti stereotassici Head&Body 

o 8 Gy/die per 5 fx 

o 10 Gy/die per 5 fx 

o 12 Gy/die per 5 fx 

o 14 Gy/die per 5 fx 

o 20 Gy/die per 3 fx 

6. Frazionamenti radiochirurgici Head 

o 18÷30 Gy in 1 fx 
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Il frazionamento è dipendente dagli obiettivi terapeutici da raggiungere e calibrato sulle esigenze 

dellôindividuo. Nel caso dei frazionamenti stereotassici e radiochirurgici, negli ultimi tempi, questi hanno assunto 

importanza strategica e hanno mostrato indiscutibili vantaggi terapeutici. Il ricorso ad elevate dosi per frazione e 

numero limitato di sedute terapeutiche ha consentito di migliorare efficienza ed efficacia della terapia radiante. 

Il danno radio-indotto nei tessuti sani dipende sia dal numero di cellule inattivate che dallôorganizzazione 

funzionale dellôorgano al quale il tessuto appartiene. Gli organi sono strutturati in unôarchitettura funzionale di tipo 

seriale o parallela, secondo la disposizione delle sub-unità funzionali che li costituiscono. 

Nei tessuti con strutture in serie (es. midollo) la distruzione di una sub-unit¨ ne altera lôintera funzione; in tal 

caso, la dose di tolleranza è rappresentata dalla dose massimale. 

Nei tessuti con struttura in parallelo (es. polmoni, parotidi, fegato) lôorgano ¯ costituito da sub-unità 

indipendenti tra loro. Poich® la funzione dellôintero organo ¯ alterata quando un numero significativo di sub-unità sono 

distrutte, una dose elevata su un volume ristretto è, entro determinati limiti, tollerabile. 

Anche nel caso di organi paralleli, però il ricorso a tecniche stereotassiche e radiochirurgiche può assumere 

connotazioni di serialità, in funzione della singola dose per frazione erogata. Studi epidemiologici e linee guida (es. 

QUANTEC) consento la definizione di questi obietti in modo specifico e controllato sperimentalmente. 

La tipica curva di sopravvivenza delle cellule è rappresentabile dal grafico che segue. Nel caso di irradiazione 

frazionata, ad ogni successiva irradiazione si ripropone la capacità della cellula di riparare i danni sub-letali, 

comportando una differente pendenza della curva a parità di dose e la possibilità di erogare dosi complessive più elevate. 

Osservando la figura e definendo con Dq la larghezza (in termini di dose), la dose globale (Df) necessaria per 

ottenere lo stesso risultato di probabilità di morte cellulare (proporzionale al numero di frazioni, frct) è maggiore 

rispetto alla quantità che sarebbe necessaria in un unôunica irradiazione (Du): Ὀ Ὀ ὪὶὧὸρẗὈ  

 

Figura 9: Survival Fraction e processi radiobiologici. 

 

Si possono considerare No.4 meccanismi radiobiologici che giustificano il frazionamento della dose:  

1. Riparazione delle lesioni sub-letali nellôintervallo fra le frazioni. Ĉ lôinsieme dei processi attraverso i 

quali la funzione delle macromolecole, come il DNA, è ripristinata attraverso un meccanismo che 

coinvolge molteplici geni ed enzimi nel ricongiungimento dei frammenti (rejoining). La capacità di 

recupero del danno sub-letale è in funzione del tipo cellulare. 
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2. Ripopolazione dovuta alla proliferazione delle cellule clonogeniche sopravviventi. Una popolazione 

cellulare irradiata può rispondere al danno radio indotto aumentando la proliferazione cellulare. Il 

ripopolamento è elevato nei tessuti a rapida cinetica mentre è scarso nei tessuti a lenta proliferazione. 

Il ripopolamento tumorale è più evidente verso la fine del trattamento radiante frazionato; un 

eccessivo protrarsi del trattamento, o sue interruzioni, può ridurne lôefficacia. 

3. Ridistribuzione dovuta alla sincronizzazione. Le cellule che sopravvivono a dosi di radiazioni 

tenderanno a trovarsi in una fase resistente, per poi sbloccarsi dopo la riparazione dei danni 

ripristinare il ciclo cellulare. 

4. Riossigenazione. Nei tumori, la percentuale di cellule ipossiche è del 10 -20 % ed è dovuta 

allôeccessiva distanza dai vasi sanguigni o da alterazioni ematiche. La morte delle cellule ossigenate 

favorisce la riossigenazione di quelle inizialmente ipossiche, conducendo ad un aumento complessivo 

della radiosensibilità per effetto-ossigeno. 

Nei piani di trattamento radioterapici, la distanza tra le singole frazioni deve essere programmata in maniera 

che i processi di recupero, ripopolazione, ridistribuzione e riossigenazione siano correlati con i tessuti radiosensibili e 

radioresistenti. 

Il ricorso a tecniche con elevata distribuzione di dose per singola seduta ha richiesto lôaumento 

dellôaccuratezza durante le fasi di setup, pianificazione, erogazione della dose e ricalcolo della distribuzione mediante 

tecniche di dosimetria in vivo e/o Adaptive RT. Lôutilizzo delle tecniche di stereotassici Head&Body o radiochirurgiche, 

ha contribuito allo sviluppo dei sistemi di imaging on-line che possono garantire la verifica del posizionamento 

dellôanatomia del paziente. La ricerca ha dimostrato che il ricorso a terapie radianti con un numero limitato di sedute, 

introduce alcuni fattori che dovrebbero essere considerati in sede di imaging e ripianificazione (Replanning). 

Come prevedibile, effetti di movimento e deformazioni sono dominanti in organi cavi (es. Retto, Vescica) 

oppure in organi soggetti a movimenti volontari o involontari (es. Polmoni, Stomaco, Intestino). In alcuni casi la 

dimensione dellôorgano pu¸ essere un fattore determinante (es. Fegato e Parotidi) e in altri casi la funzionalit¨ biologica 

dellôorgano (es. Stomaco e Intestino) possono essere fattori da considerare durante lôutilizzo di algoritmi di 

deformazione non rigida, o la definizione di volumi (Contornazione) in specifiche condizioni di preparazione e 

trattamento. 

Un significativo passo in avanti nella radioterapia è apparso con l'avvento delle metodiche ad intensità 

modulata e di stereotassi, che hanno aperto ambiti di ricerca quali la Adaptive RT. Lôavvento di queste nuove tecniche 

ha contribuito anche allo sviluppo delle tecnologie, in particolare equipaggiate con sistemi di imaging on-board e/o 

ibridi. 

Il beneficio delle metodiche di Adaptive RT è tipicamente misurato mediante la sopravvivenza (Overall 

Survival) o la qualità di vita (Quality Of Life, QOL) per i pazienti sottoposti a tecniche ad intensità modulata o 

frazionamenti accelerati. Questo non ¯ per¸ ancora sufficiente. Sebbene lôattuale prassi clinica utilizzi le informazioni 

ottenute nella prima fase di pianificazione per lôintero trattamento, gi¨ da precedenti lavori in letteratura emergono che, 

durante il ciclo di terapia, si manifestano variazioni anatomiche rilevanti, come la riduzione della massa tumorale e la 

perdita di peso. Come mostrano pubblicazioni inerenti allôargomento, le conseguenti modifiche del contorno degli 

Organ At Risk (OAR) e dei target possono essere causa di recidive marginali o tossicità tardive.  

Con lôintroduzione delle immagini CBCT e MVCT ed il controllo per ogni seduta, le variazioni anatomiche 

possono essere tenute sotto controllo e una segmentazione automatizzata consentire la valutazione degli effetti 

dosimetrici e delle eventuali deformazioni osservate. Il processo di contornazione richiede tempo e sempre più 
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frequentemente sono sviluppati algoritmi di deformazione dellôimmagine per ottenere un contornamento e dose 

evaluation automatici. 

I voxel che appartengono ad una ROI nellôimmagine di partenza possono essere ñseguitiò nellôimmagine 

successiva (mapping) da questo tipo di algoritmi, che si basano principalmente su trasformazioni geometriche non 

lineari, tra matrici di volumi e dosi. In generale, ¯ difficile quantificare lôaccuratezza del contornamento automatico del 

volume, mentre lo stesso contornamento manuale pu¸ anchôesso essere affetto da unôincertezza intrinseca. dovuta 

allôoperatore. 

LôAdaptive Radiation Therapy (ART) consentirebbe, nel corso di ogni seduta di trattamento radiante, di 

controllare non solo la posizione del bersaglio ed il movimento dôorgano, ma anche la distribuzione di dose nella 

singola frazione, permettendo di modificare i parametri fisico-dosimetrici di trattamento, correlate variabili riscontrate 

durante lôesecuzione del trattamento stesso. Lôintroduzione di informazioni anatomiche funzionali consentirebbe inoltre 

di valutare aspetti radiobiologici, originando quella che oggi è definita BiGART. 

Il punto della ricerca è capire se sia possibile utilizzare metodi alternativi che consentano di identificare 

specifici pazienti che possano beneficiare delle pratiche di Adaptive RT o siano individuabili i pazienti cui sia 

auspicabile il ricalcolo giornaliero del trattamento o lôeventuale modifica del piano di trattamento. 

Date la numerosità e variabilità di errori da cui è qui affetta la normale prassi clinica, considerare i contorni 

delineati sullôimmagine di pre-trattamento, come validi per lôintera terapia, è una semplificazione. Le acquisizioni 

statiche mediante CT forniscono dettagli anatomici affetti da errori di movimento, che potrebbero essere risolti da 

sistemi di 4DCT, 4DMRI o 4DPET. 

Un trattamento su base statica è apparentemente inadeguato dal punto di fisico-clinico soprattutto a causa degli 

errori stocastici e sistematici. La variabile stocastica esiste sempre, dovrebbe essere minimizzata ed è difficilmente 

eliminabile. La variabile sistematica è di differente natura, essa potrebbe essere correlata al non corretto posizionamento 

del paziente durante la terapia, a piani di trattamento non conformati al target o inadeguatezze nella pratica o ad errori 

umano.  

Il  paziente oncologico, tende a modificare la sua struttura anatomica, modificando sia la sua costituzione 

esterna (es. variazione del peso corporeo) e/o la sua morfologia interna (es. riduzione o aumento della zona tumorale), 

con variazioni dei volumi e delle posizioni degli organi interessati dallôirraggiamento, per cause fisiologiche o 

movimenti volontari e involontari degli stessi.  

Il continuo contornamento e ricalcolo delle condizioni del paziente (Dose Tracking) sarebbe economicamente e 

temporalmente insostenibile per un sistema economico e sanitario reale su tutti i pazienti afferenti ad un centro di grandi 

dimensioni. Alcune possibilità potrebbero essere offerte dai metodi predittivi o dai sistemi automatici di ricalcolo e 

pianificazioni. Queste ultime condizioni, però potrebbero far perdere di vista la disciplina medica, affidando le capacità 

di riconoscer e ottimizzare la personalizzazione del trattamento per il singolo malato alla capacità computazionale. 

A questo proposito, gli algoritmi di deformazione (warping methods) sono utili per determinare variazioni 

morfologiche che si manifestano durante i trattamenti di radioterapia oncologica e predire eventuali momenti in cui 

ripianificare il trattamento iniziale. Le immagini e strutture deformate possono contribuire allôaccumulo di dose 

appropriato durante il trattamento, tenendo in considerazione quanto espresso precedentemente. 

La ricerca ha focalizzato lo studio di pazienti e sviluppato codici e fantocci, mediante lôausilio di software 

clinico e sperimentale dedicato ed attrezzature e sistemi di imaging on-board dedicati per immagini MVCT e CBCT. 

Per ogni seduta di trattamento e per ogni paziente studiato, sono state modellizzare le deformazioni volumetriche e 

dosimetriche relative ai target e OARs. 
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Tali informazioni sono poi state utilizzate per istruire reti neurali che consentono in modo efficace di predire i 

pazienti che potrebbero beneficiare di ricalcoli quotidiani o il cui corso di trattamento, sta presentando anomalie con il 

campione di riferimento del centro e delle metodiche. 

Il metodo è poi stato testato a livello multicentrico, per verificare se la metodologia potesse avere alcune lacune 

o dipendenze dal centro di riferimento. In realt¨ lôutilizzo di sistemi di calcolo diversi per le fasi di pianificazioni, le 

immagini CBCT provenienti da diversi sistemi on-board lôutilizzo di metodologie di pianificazione diversa (RapidArc, 

IMRT, VMAT, Tomotherapy) e le pratiche cliniche dei differenti centri, non hanno mostrato significative differenze, 

dimostrando la robustezza del metodo e la sua applicabilità su larga scala. 

La possibilità di analizzare le informazioni durante le ore notturne o di non utilizzo dei processori, consente 

inoltre di ottimizzare i sistemi di pianificazione e lôutilizzo delle risorse umane e tecnologiche 

Successivamente, si è incentrato lo studio sullôindividuazione del comportamento settimanale, che mostrasse il 

differente andamento, per ogni ROI, dei dati di dose e volume non deformati rispetto a quelli deformati dimostrando 

lôefficacia ed efficienza degli algoritmi di warping in campo clinico. 

Tra le diverse definizioni di Adaptive Radioterapia (ART) come tecnica radioterapia, essa può essere definita 

come: "Esplicita inclusione delle variazioni temporali e variazioni anatomiche definibili e controllabili mediante 

l'imaging, la pianificazione e la distribuzione della dose"  

Alterazioni anatomiche e le caratteristiche del paziente possono essere collocati su diverse scale temporali: 

quali la deformazione dellôorgano, il tempo e la durata del trattamento rispetto alla prima seduta di pianificazione e/o 

terapia, il movimento (respiratorio o intra/inter frazione), la variazione fisiologica e funzionale (es. Esofago, Polmone, 

Retto, Vescica) oppure le condizioni cliniche al contorno quali la perdita di peso o la tossicità, che possono cambiare gli 

obiettivi clinici del trattamento.  

Il movimento dôorgano, lôerrato setup e la deformazione pu¸ causare incertezza importanti per la radioterapia. 

Il trattamento radiante inizia con una pianificazione su tomografia computerizzata (kVCT) acquisita diversi giorni 

prima di iniziare il trattamento di radiazioni. Questo percorso, trascura variazioni anatomiche ed errori, anche se cerca 

di prevenire o includere possibili sistematicità. Recentemente, dopo l'applicazione in polmone di tecniche avanzate di 

imaging 4D, anche in altre sedi, quali pancreas e addome, fegato e stomaco, si sono attuate metodiche atte a quantificare 

e controllare il movimento dôorgano ed includere il fattore tempo e spostamento delle ROI nello spazio. 

 

Figura 10: Esempio di contorni su immagini multimodali con inclusione del fattore tempo e movimento 

 

 Queste tecniche di imaging, portano benefici durante le fasi di contornazione, ma solo lôapplicazione di 

tecniche 4DRT (Gating o Tracking) consento lôerogazione in sincronia con i movimenti e gli atti respiratori. Lôutilizzo 
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di marcatori interni hanno portato a scarsi risultati in termini clinici di efficacia e sempre più frequentemente si ricorre a 

metodiche di ripianificazione e valutazione della dose distribuita per migliorare le tecniche radioterapiche, associando 

sempre di più le attrezzature a sistemi di imaging avanzati (MR e PET). 

 Lôavvento di nuove tecniche di imaging come la risonanza magnetica (Diffusion Weighted, Dynamic Contrast 

Enhanced, Spectormetry e Tractography) e PET (18F-FLT, 64Cu-ATSM) rendono disponibili importanti informazioni 

biologiche come, tipologia cellulare del tumore, vascolarizzazione, la proliferazione, ipossia e informazioni cellulari 

microscopiche. Queste informazioni possono essere incluse nella pianificazione del trattamento o per valutare la 

risposta al trattamento del trattamento.  

La Adaptive RT integra queste informazioni con il movimento dôorgano e deformazione durante le fasi di 

pianificazione del trattamento o di erogazione della dose. Le diverse strategie possono essere classificate in 3 

macroscopiche categorie. 

1- Offline ART: Riottimizzazione della pianificazione radioterapica, secondo lôanatomia del paziente 

ottenuta dai sistemi imaging nei giorni della terapia. 

2- Online ART: Ottimizzazione della dose nello stesso giorno della terapia, ovvero la ripianificazione 

quotidiana sulla base delle immagini del paziente durante la seduta di terapia.  

3- Real-Time ART: Questo approccio segue in tempo reale il movimento e la deformazione e adatta il piano 

di trattamento o lôerogazione della dose alle condizioni istantanee o giornaliere del paziente. 
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3 CO-REGISTRAZIONE DI IMMAGINI 

La registrazione di studi è un importante pre-elaborazione di immagini mediche. La pianificazione del 

trattamento, il monitoraggio dei trattamenti radioterapici e la chirurgia guidata dalle immagini utilizzano una varietà di 

modalità di set come la tomografia computerizzata (CT), le immagini planari e stereoscopiche Rx, la risonanza 

magnetica (MRI), tomografia ad emissione di positroni (PET), tomografia ad emissione di singolo fotone (SPECT), gli 

ultrasuoni (US), ed altre forme di imaging di recente introduzione (es. fluorescenza). 

 Il disallineamento tra i set acquisiti è inevitabile e da questo la riduzione di precisione, correlato con il diverso 

tempo di acquisizione e posizionamento del paziente. La registrazione ha il compito di stimare la trasformazione 

geometrica e può essere descritta dai seguenti steps generali: 

¶ Feature detection: oggetti salienti e distinti (punti, regioni, bordi, contorni, intersezioni di linee, angoli, 

ecc.) sono individuati sia nella reference image sia nella floating image. 

¶ Feature matching: è stabilita la corrispondenza tra le caratteristiche delle due immagini. 

¶  Transform model estimation: sono stimati il tipo e i parametri delle funzioni di mapping che allineano 

le due immagini. 

¶ Image resampling and transformation: la floating image è trasformata in base alle funzioni di 

mapping. 

 

Lôutilizzo di algoritmi di co-registrazione consente tramite una trasformazione spaziale, di mappare gli stessi 

punti anatomici presenti in unôimmagine (source image o reference image) consentono di creare relazioni tra i punti 

dellôimmagine che vogliamo co-registrare (target image o floating image).  Questo processo nel campo dell'imaging 

medicale permette di allineare le immagini, consentendo l'analisi qualitativa o un confronto quantitativo. Tre sono le 

componenti principali: 

¶ Una trasformazione che riguarda le immagini di destinazione e di sorgente. 

¶ Una misura di similarità che misura la somiglianza tra immagine sorgente di destinazione. 

¶ Unôottimizzazione che determina i parametri di trasformazione ottimali in funzione della misura di 

similarità.  

La registrazione avviene mediante la mappatura statistica parametrica. Oggi co-registrazioni rigide includono 

registrazione affine, che comprende fattori di scala e ridimensionamento dovute a scanner o differenze tra i soggetti.  

FEATURE 
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FEATURE 
MATCHING 

TRANSFORM 
MODEL 
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IMAGE 
RESEAMPLING & 
TRANSFORMATION 
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Figura 11: Esempio di mappatura tra le immagini 

La rigidità non soddisfa però sempre le condizioni cliniche e quindi recentemente si sono introdotti algoritmi di 

co-registrazione non rigidi e complessi per modellare la deformazione dei tessuti durante l'imaging o un intervento 

chirurgico, o per modellare cambiamenti di anatomia dellôoggetto di interesse e/o il suo movimento. 

I principali metodi di classificazione e modelli di trasformate non rigide, sono raccolti nello schema seguente: 

 

Figura 12: Classificazione delle trasformate non rigide 

3.1 DIMENSIONAMENTO SPAZIALE  

Il processo di registrazione comporta il calcolo di una trasformazione tra i sistemi di coordinate tra lôimmagine 

di riferimento (Reference) e lôimmagine target (Floating) o tra un'immagine e lo spazio fisico. Le tipologie di 

dimensionamenti sono: 

3.1.1 DA 2D A 2D 

I dati delle immagini 2D possono essere registrati con la rotazione e due traslazioni ortogonali. I cambiamenti 

nella scala possono essere corretti o allineati nelle ñslicesò 2D dai dati tomografici. Rispetto alla co-registrazione 3D / 

3D, la co-registrazione 2D / 2D è meno complesso ed è matematicamente più facile e computazionalmente più veloce. 

3.1.2 DA 3D A 3D 

Registrazione accurata nel caso di molteplici studi 3D (Multi-Modality Imaging RM, CT o PET). È il metodo 

più comune e sviluppato. La relazione spaziale tra gli organi interni del paziente nei diversi set di immagine si comporta 
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come un "corpo rigido". Nella co-registrazione 3D rigida le tre traslazioni e tre rotazioni sono sufficienti per portare ad 

un allineamento accurato. I dispositivi di scansione sono tarati per determinare ridimensionamenti (Scaling o 

Resampling) sulla base della dimensione dei voxel che deve essere nota per ogni tipologia di immagine. La co-

registrazione 3D / 3D è utilizzata per registrare con precisione dataset o singole immagini spazialmente definite. 

3.1.3 DA 2D A 3D 

Usato per stabilire corrispondenza tra volumi 3D e proiezioni di immagini forniti da apparati Rx (X-Ray). 

Tipicamente utilizzata quando una o più sezioni 2D devono determinare o stimare un volume 3D. L'applicazione 

principale di questi metodi è la chirurgia robotica guidata dalle immagini o la radioterapia con sistemi Rx stereoscopici 

ortogonali con detector planari. La complessità computazionale è ridotta, la velocità e accuratezza sono legate alla 

risoluzione dei detettori e sono spesso utilizzati nel campo del tracking e gating. 

3.1.4 CO-REGISTRAZIONE DI SERIE TEMPORALI  

Le immagini acquisite durante tempi diversi sono utilizzate per la valutazione delle patologie in istanti o tempi 

successivi, o per valutare effetti fisiologici, funzionali e metabolici o spettrali. Per il monitoraggio e la valutazione della 

risposta al trattamento si ricorre spesso a modalità multiple di imaging in tempi diversi durante e dopo il corso di 

terapia.  

Per quantificare fattori fisiologici specifici o di movimento, e per valutare la risposta al trattamento spesso si 

acquisiscono immagini in sincronismo con forme d'onda correlate con il cuore (ECG), con la pressione il flusso 

sanguigno o con sistemi respiratori surrogati (es. surface tracking ottico o active breathing coordinator).  

La ricostruzione e il disturbo dellôimmagine sono ridotti e lôacquisizione origina immagini sincronizzate con il 

tempo (Gated).  

La co-registrazione dello stesso set (4D), ottenuto mediante il segnale sincrono, diviene un errore, poiché le 

traslazioni e modifiche introducono una correzione indesiderata delle informazioni dinamiche ottenute. Sono possibili le 

valutazioni e confronti tra le diverse condizioni fisiologiche e metaboliche nellôambito dello stesso istante temporale o 

di fase (es. Fase arteriosa e venosa in immagini CT con mezzo di contrasto.)  

3.2 BASI DELLA CO -REGISTRAZIONE  

Le co-registrazioni possono essere suddivise in metodi estrinseci cioè, in conformità a corpi estranei introdotti 

nello spazio acquisito (es. Frame) e metodi intrinseci, cioè, basato sulle informazioni immagine generata dal paziente 

stesso. 

3.2.1 REGISTRAZIONE ESTRINS ECA 

Nella registrazione estrinseca, gli oggetti artificiali sono collegati al paziente e devono essere visibili e 

rilevabili nelle modalità. Tale metodica è tipicamente utilizzata nel campo della radiochirurgia con casco stereotassico o 

con sistemi di immobilizzazione stereotassici, nel caso della stereotassi body. Questi metodi di registrazione sono 

computazionalmente efficienti e possono essere automatizzate facilmente, non richiedono complessi algoritmi di 

ottimizzazione e i parametri di trasformazione sono calcolati facilmente, specie perché frequentemente coadiuvati da 

modelli pre-ottimizzati dei supporti esterni. Tipicamente sono individuati da punti o reperi (markers) comunemente 

utilizzati nei sistemi frames e/o incollati alla pelle. Le trasformazioni sono di tipo rigido (traslazioni e rotazioni). 
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Trasformazioni non rigide possono essere ottenuti negli studi di movimento mediante marcatori impiantati (coils) 

nellôorgano o tessuto. 

3.2.2 REGISTRAZIONE INTRINS ECHE 

Sono basate si punti di riferimenti visibili (es. anatomia ossea), segmentati e/o strutture binarie (Region of 

Interest; ROI), o sulla base delle intensità dei voxel dell'immagine. I metodi principali sono: 

3.2.2.1 LANDMARK BASED  

Approcci basati Landmark utilizzano identificabili elementi anatomici di rilievo in ogni immagine. Questi 

elementi includono tipicamente superfici funzionalmente importanti, curve e punti di riferimento che possono essere 

abbinati con le loro controparti nella seconda immagine. Queste corrispondenze definiscono la trasformazione da 

un'immagine all'altra. L'uso di tali informazioni strutturali garantisce la mappatura e consente la trasformazione da 

interpretare in termini di anatomia e fisiologia. Le distanze (assolute e/o quadratiche) dei punti sono utilizzate per la 

registrazione. Le aree di interesse possono essere definite sia anatomicamente sia geometricamente analizzando le 

variazioni di intensità dei voxel nellôimmagine secondaria. La corrispondenza esplicita tra le coppie di punti di 

riferimento è utilizzata per dedurre la corrispondenza in tutto il resto del volume dell'immagine in modo coerente. La 

registrazione rigida di immagini si caratterizza per misure di similarità.  La distanza quadratica (su fiducial points o 

superfici) basata sullôidentificazione di punti o tratti comuni e la minimizzazione e riallineamento degli stessi, avviene 

mediante calcolo della distanza. In alcune applicazioni elementi lineari sono utilizzati come struttura di riferimento. Per 

esempio nel cervello, un grande sottoinsieme delle linee di cresta corrisponde a circonvoluzioni e solchi, proposte da 

alcuni autori sono state estratte da diversi cervelli e registrato per la costruzione di atlanti di riferimento.  

3.2.2.2 SEGMENTA TION  BASED 

Metodi di registrazione basati sulla segmentazione originano modelli rigidi o deformabili. Se i modelli 

utilizzati sono rigidi sono estratte le superfici da entrambe le immagini di origine e di destinazione e sono utilizzati 

come input per il processo di registrazione. Se i modelli sono deformabili, superfici o curve sono segmentati da 

un'immagine elasticamente per adattarsi alla seconda immagine. 

I metodi su modelli deformabili sono complessi poiché alcuni termini di regolarizzazione sono inclusi nella 

funzione di costo. Gli approcci basati sul modello rigido sono semplici e di conseguenza, sono i metodi più diffusi in 

uso clinico. Poiché l'operazione di segmentazione è abbastanza facile da eseguire, e la complessità computazionale è 

relativamente bassa, il metodo è utilizzato in fase di automazione della segmentazione, migliorando le prestazioni di 

ottimizzazione. Un altro popolare approccio basato sulla segmentazione è la tecnica di abbinamento delle strutture 

binarie contornate mediante una trasformata e una distanza trasformata. Nei metodi basati sulla segmentazione la 

precisione di co-registrazione dipende dalla precisione del passo di segmentazione. La maggior parte degli approcci 

esistenti sono limitati alle trasformazioni rigide mono o bidimensionali. Recentemente sono stati proposti metodi di 

registrazione non rigida con allineamento bordo. L'idea è di modificare lôavvicinamento delle strutture, in modo che la 

nuova funzione possa anche stimare la trasformazione spaziale tra le immagini.  

3.2.2.3 VOXEL BASED 

Approcci basati sulle proprietà dei voxel corrispondono a modelli di intensità delle immagini utilizzando criteri 

matematici o statistici. Essi definiscono la somiglianza o vero-somiglianza delle intensità tra la sorgente e la 

destinazione e regolano la trasformazione fino massimizzare la misura di similarità.  



 

pag. 26 

Essi assumono che le immagini saranno più simili alla registrazione corretta. Misure di similarità dei voxel 

comunemente usati sono: 

¶ La differenza quadratica media 

¶ La Cross-Correlation e/o Normalized Cross-Correlation 

¶ La Mutual Information e/o la Normalized Mutual Information 

3.2.2.3.1 MEAN QUADRATIC DIFFERENCE  

La somma delle differenze di valore di grigio può essere applicata in modo semplice e veloce, in quanto 

presuppone la stessa struttura e valore di grigio in entrambe le immagini. Generalmente espressa mediante la formula: 

ὛὛὈ В ȿὃὼ ὄ ὼ ȿ
ȟ

.  

Se questo pre-requisito non è soddisfatto, ma almeno una dipendenza lineare esiste tra i valori di grigio si può 

supporre, la Cross Correlation (CC) come alternativa. 

3.2.2.3.2 CROSS-CORRELATION  

Tipicamente utilizzata per co-registrazione di immagini simili (es. CT-CT, CT-CBCT, MRI-MRI). Esprimibile 

mediante la formula: Ὑ
В ȟ Ӷ ȟ ӶȟÍ

В ȟ ӶȟÍ В ȟ ӶȟÍ

 

In particolare possiamo definire la relazione tra A e B (due set di immagini) come: 

ὅὅὃȟὄ ρ
В ὃ ὃӶϽὄ ὄ

В ὃ ὃӶϽВ ὄ ὄ

 

dove Ai ¯ lôi-esimo pixel dellôimmagine A, Bi ¯ lôi-esimo pixel dellôimmagine B, 

 ὃӶ e ὄ sono i valori medi delle intensità delle immagini A e B rispettivamente 

N è il numero di pixel dellôimmagine A e T ¯ la trasformazione. 

Questa metodica è semplice ma efficace come misura di similarità, che è invariante alle luminosità lineari e 

alle variazioni di contrasto. Utile per le applicazioni in tempo reale, fornisce informazioni qualitative immediate. 

Tuttavia, questi metodi non possono eseguire bene le rotazioni e le modifiche di scala tra le due immagini. 

3.2.2.3.3 M UTUAL INFORMATION  

Se le dipendenze lineari non sono presenti o possibili si ricorre a metodi di co-registrazione multimodali, 

basate su entropia e informazione reciproca di similarità. I metodi sono molto sensibili. In particolare, il metodo per 

stimare le distribuzioni di probabilità e la scelta dell'interpolatore ha una grande influenza sulla precisione e robustezza 

dei risultati di registrazione.  

Queste misure di similarità sono definite solo tra i pixel corrispondenti senza considerare le loro dipendenze 

spaziali. Inoltre, il rapporto di intensità si presume essere spazialmente stazionario. Di conseguenza, tali misure tendono 

a fallire quando si registrano due immagini spazialmente variabili o con distorsioni nellôintensità. La tecnica è basata 

sullôinformazione composita delle immagini e sul teorema di Shannon, in altre parole la ricerca dellôimmagine che 

aggiunge minor informazione a ciascuna set di immagine, ovvero ne minimizza lôentropia. Di fatto è equivalente a 

calcolare lôentropia dellôimmagine come: 

Ὄ  ὴÌÏÇ
ρ

ὴ
ὴÌÏÇὴ 

con p il valore di intensità del pixel i-esimo ed esprimere il valore dellôindice di mutual information, per cui 
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Ὅὃȟὄ Ὄὃ Ὄὄ Ὄὃȟὄ  

Ὄὃ ὴ ὥÌÏÇὴ ὥὨὥ 

Ὄὃȟὄ ὴ ὥȟὦÌÏÇὴ ὥȟὦὨὥ Ὠὦ 

ὴ ὥȟὦ ὴ ὥὴ ὦ 

Ὄὃȟὄ Ὄὃ Ὄὄ  

Ὄὃȟὄ Ὄὃ Ὄὄ  

Ὅὃȟὄ Ὄὃ Ὄὄ Ὄὃȟὄ  

 

Figura 13: Schematizzazione dell'algoritmo di mutual information 

 

Le tecniche di registrazione rigida si caratterizzano per misure di similarità e ottimizzazione (es. ricerca del 

minimo della funzione di costo, massimo gradiente, simulating annealing). I loro limiti sono dovuti al fatto che la non 

simmetria delle immagini o il movimento degli oggetti in essi rappresentati (es. polmoni, parotidi), può generare 

artefatti ed errori nellôaccuratezza del processo. 

 

Figura 14: Esempio co-registrazione rigida mediante algoritmo di mutual information 

 

Le trasformazioni del corpo rigido e quelle affini definiscono le trasformazioni rigide, in cui le coordinate 

mutate sono le trasformazioni lineari delle coordinate originali. Una trasformazione rigida può essere descritta con 

traslazioni e rotazioni; nel caso 3D avremo 6 parametri possibili: 3 rotazioni e 3 traslazioni. Sono rappresentate con 

matrici del tipo: 

Ὕ ὼ Ὑὼ ὸ , 

dove R è la matrice 3x3 di rotazione e t il vettore di traslazione ÍR
3 in 3D. 

Per le trasformazioni rigide rotazionali, R ha solo 3 parametri. Nel nostro caso, è usata una matrice singola con 

coordinate omogenee: Ὕ ὼ ὓὼ, dove x è il punto in coordinate omogenee e M combina sia R che t. 

In 3D, avremo x = (x, y, z, 1) e la matrice sarà: 
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ὓ

Ὑ Ὑ Ὑ ὸ
Ὑ Ὑ Ὑ ὸ
Ὑ Ὑ Ὑ ὸ
π π π ρ

 

Alla fine di ogni registrazione, sono disponibili i dati di trasformata, cioè la matrice di trasformazione e i valori 

della trasformazione rigida nelle coordinate x, y, z e lôangolo di rotazione [deg]: 

 

Figura 10: Roto-traslazioni numeriche di una co-registrazione rigida. 

 

Della ricerca si riportano i dati ottenuti dallo studio di No.50 casi di trattamento della testa e collo, No.30 casi 

di prostata e No.15 casi di polmone. Per ognuno dei pazienti del campione sono state applicate trasformate rigide 

mediante mutual information e valutati i dati di roto-traslazione per dimostrare la validità dei supporti di 

immobilizzazione in fibra di carbonio e le maschere termoplastiche applicate dei pazienti, durante le sedute di terapia, 

Si riporta i dati complessivi per le singole patologie: 

1. < 2 [deg] per il Testa e collo 

2. < 2,5 [deg] per Prostata 

3. < 3,5 [deg] per Polmonari. 

Eô altresì dimostrato come nel caso di organi interni suscettibili a movimento e/o effetti fisiologici (es. polmoni, 

vescica e retto), le rototraslazioni possano avere valori superiori al caso della testa collo, in ragione della variazione 

interna delle immagini. 

 

Figura 11: Media delle rotazioni con algoritmi di registrazione rigida - Casi Testa e Collo. 
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Figura 12: Media delle rotazioni con algoritmi di registrazione rigida - Casi Prostata. 

 

Figura 13: Media delle rotazioni con algoritmi di registrazione rigida - Casi Polmone. 

 

Un altro problema, che si presenta durante la co-registrazione è la corretta corrispondenza tra gli oggetti (ROI e 

contorni) associati alle immagini e le coordinate delle immagini. Infatti, dalle co-registrazioni (manuali e/o automatiche) 

pu¸ accadere che lôinterpretazione delle ROIs sia inadeguata e si costruiscano ROIs fuori dai bordi o co-registrazioni 

inadeguate. Diviene quindi fondamentale la codifica di codici di controllo o lôimposizione di soluzioni a livello di 

algoritmo, tali per cui questi eventi siano limitati o non siano accettati dal sistema, se non allôinterno di tolleranze 

definite e accettate per gli specifici scopi. Per tale ragione lôindividuazione di minimi locali nelle funzioni di costo, 

potrebbero portare a soluzioni anomale in termini di risultato finale per lôutente, con rischio di fornire informazioni 

errate al professionista. 
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Figura 14: Esempio di co-registrazioni errate tra immagini e contorni. 

 

3.2.3 METODI IBRIDI  

Sono la combinazione di elementi geometrici e le caratteristiche di intensità con metodi più robusti. Algoritmi 

ibridi combinano criteri basati su modelli su intensità e stabiliscono corrispondenze più precise in problemi complessi. 

Le superfici sono utilizzate per guidare registrazioni volumetriche e analizzare o confrontare database di immagini 

anatomiche normali. Punti di riferimento anatomici sono usati per inizializzare la registrazione. Questôapplicazione è 

robusta ma meno flessibile ed il limite è introdotto dalla posizione di partenza dello studio.  

Approcci più raffinati sono stati studiati mediante algoritmi PASHA (Pair And Smooth Hybrid Algorithm) in 

cui la misura di similarità è una somma ponderata di una somiglianza intensità, in cui sono disponibili termini che 

esprimono la differenza tra la corrispondenza di punto di riferimento, il campo di deformazione volumetrica e il fattore 

di smoothing.  

Alcuni autori hanno proposto algoritmi adattivi utilizzando combinazione di intensità e di gradiente del campo 

di informazione reciproca. 

3.2.4 NATURA DELLA TRASFORMAZIONE  

3.2.4.1 RIGID A 

Traslazioni e rotazioni sono sufficienti per registrare immagini di oggetti rigidi. Tipiche co-registrazione di 

osso, tessuti molli, encefalo e teca cranica sono facilmente allineabili essendoci piccole variazioni di forma oggetto o 

cambiamenti di intensità. 

3.2.4.2 AFFINE 

 La trasformazione affine conserva il parallelismo delle linee, ma non la loro lunghezza e gli angoli. Si 

estendendo i gradi di libertà della trasformazione rigida, aggiungendo fattori di scala per ogni dimensione dell'immagine 

ed un possibile ricampionamento o ridimensionamento del dataset. Una registrazione affine con nove gradi di libertà 

può essere operata per correggere errori di calibrazioni delle dimensioni voxel.  

3.2.4.3 PROIETTIVA  

La trasformazione proiettiva è utilizzata quando la scena appare inclinata. Le linee rette rimangono invariate, 

ma le parallele convergono verso punti di fuga. Il metodo proiettivo richiede una trasformazione delle linee 
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dellôimmagine di riferimento nellôimmagine secondaria. A volte si utilizzano trasformate elastiche in cui i si impongono 

vincoli specifici per evitare il problema delle molteplici soluzioni e/o la riduzione dei troppi parametri da risolvere.  

3.2.4.4 CURVILINEA  

Diversi algoritmi basati sulla Computer Vision hanno proposto e utilizzato linee anatomiche o di bordo 

combinando dimensioni geometriche minime del segmento e la trasformata di Hough. Questa tecnica di registrazione 

consente la corrispondenza intermodale tra i dati e segmenti sezionali con un'immagine volumetrica omologa.  

3.2.4.5 NON RIGID A 

Chiaramente la maggior parte del corpo umano non è conforme ad unôapprossimazione affine e rigida e gran 

parte della ricerca e interesse nella co-registrazione prevede lo sviluppo di tecniche di registrazione non rigide per 

applicazioni che includono la modellazione, la deformazione del tessuto e la variabilità di strutture anatomiche, non 

rigide, in movimento o mutazione.  A causa della necessità di elevati gradi di libertà il processo di deformazione risulta 

complesso e oneroso dal punto di vista del calcolo computazione.  

Lo sviluppo delle GPU (Graphical Processor Unit) ed i numerosi algoritmi consentono co-registrazioni non 

lineare delle immagini mediche. La precisione e validità, è oggi dibattuta e ancora non sono completamente univoche le 

soluzioni ottenibili. 

3.2.4.6 SPLINE  

Una delle più importanti trasformazioni non lineari è la famiglia delle Spline, che sono utilizzate in varie forme 

da circa un decennio. Molte tecniche si basano sul presupposto che un insieme di punti corrispondenti o di riferimento 

può essere identificati nelle immagini origine e destinazione.  

La registrazione spline-based ed gli algoritmi utilizzano punti di controllo, corrispondenti nella sorgente e 

immagine di destinazione e una funzione spline per definire la distanza tra questi punti. Ogni punto di controllo 

appartenente ad una spline sottile ed ha un'influenza sulla trasformazione globale, se la sua posizione è perturbata.  

N alcuni casi, questo è uno svantaggio perché limita la possibilità di modellare deformazioni complesse e 

localizzate e perché, il numero smisurato di punti di controllo aumenta il costo computazionale. 

3.2.4.7 B-SPLINE 

Le B-spline sono definite solo nella prossimità di ogni punto di controllo; perturbando la posizione di un punto 

di controllo ed agendo solo sulla trasformazione del intorno del punto. A causa di questa proprietà, le B-spline sono 

efficaci in particolare nelle trasformate locali. 

Il loro svantaggio principale è che spesso richiedono misure e calibrazioni speciali volte a prevenire inattese 

forme del campo di deformazione. Tali condizioni di contorno sono a volte difficilmente prevedibili e di difficile 

applicabilità in condizione di elevate risoluzioni richieste. 

3.2.5 MODELLI ELASTICI  

La registrazione non rigida utilizzando modelli elastici ¯ stata introdotta negli anni ô80 per sopperire ad 

esigenze di co-registrazione di strutture e immagini a basso contrasto, come nel caso delle strutture cerebrali anatomiche 

in Positron Emission Tomography (PET) e TC immagini. La stima del campo di deformazione deve fondamentalmente 

obbedire alla regola dellôEquazione di Navier: 

‗ɳ ό ‗ ‘ᶯὨὭὺό Ὂ π, 
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dove u è il campo di deformazione da stimare l e µ sono i coefficienti di Lame e F è la somma delle forze che 

sono applicate al sistema.  

Il problema è di specificare, in modo accurato e possibilmente univoco, le forze F che porteranno ad una 

registrazione corretta.  I modelli elastici trattano l'immagine di origine come lineare e solida elastica, cercando di 

modificare la sua forma, utilizzando le forze derivate da una misura di similarità. L'immagine è deformata fino a 

raggiungere lôequilibrio. Bajcsy ha calcolato queste forze in modo da poter abbinare i contorni. L'abbinamento di queste 

superfici prevede condizioni al contorno che rendono possibile la risoluzione del problema. Questi approcci sono quindi 

sensibili alla segmentazione ed agli errori. I valori dei coefficienti Lame influenzano la deformazione.  

La modellazione elastica non può gestire grandi deformazioni. È un dato di fatto, l'equazione di Navier è valida 

solo per piccoli spostamenti. Per risolvere questo problema, possono essere utilizzati due tipi di approcci. La 

registrazione rigida è in grado di fornire una buona inizializzazione, utilizzando gli assi principali di inerzia oppure 

utilizzando lo spazio. 

 Un altro modo è di risolvere il problema iterativamente utilizzando un approccio multi risoluzione; con esso 

sarà conservata la topologia delle strutture presenti. Questo può essere interessante in alcune applicazioni, ma più 

discutibile nel caso di strutture corticali che non sono topologicamente equivalenti tra i soggetti in effetti. 

Algoritmi di registrazione elastici che utilizzano modelli parametrici rappresentando la deformazione mediante 

un discreto numero di parametri. Hierarchical basis function, quadtree-spline, multi resolution subspaced e wavelet 

functions sono alternative utilizzate. Il modello elastico in conclusione si oppone, mediante una forza interna, alla forza 

esterna dell'immagine corrispondente. L'immagine è deformata fino a quando le forze hanno raggiunto l'equilibrio. 

Poiché l'assunzione dell'elasticità lineare è valida solo per piccole deformazioni è difficile recuperare grandi differenze 

con queste tecniche. 

3.2.5.1 FLUID O-ELASTICHE  

Basata sulle trasformazioni elastiche è limitata dal fatto che deformazioni sono molto localizzate e non possono 

essere modellati, poiché l'energia di deformazione causata dal parametro di stress aumenta proporzionalmente con la 

forza della deformazione. Questi vincoli sono rilassati nel tempo e consentono la modellizzazione di deformazioni 

localizzate negli angoli. Queste soluzioni sono attraenti per le attività di registrazione, per gli oggetti con grandi 

deformazioni ed elevati gradi di variabilità. Questi modelli fluido-elastico si differenziano da un modello fluido-viscoso 

per la maggiore flessibilità e parametrizzazione. Di contro la possibilità di registrazioni errate può coinvolgere la 

crescita di regioni inattese o falsarne altre. 

3.2.5.2 DEMONS  

Lôalgoritmo pu¸ essere pensato come unôapprossimazione di una registrazione fluido-elastica. I principali 

limiti dell'algoritmo sono che non fornisce trasformazioni diffeomorphic. Più recentemente, soluzioni Optical Flow 

sono state proposte per quantificare variazione di volume delle strutture nel tempo e per quantificare la differenza tra 

strutture. Questi ultimi algoritmi richiedono una grande quantità di tempo di calcolo (inconveniente per le applicazioni 

cliniche), ma consentono un miglioramento sulla precisione delle co-registrazioni. 

3.2.5.3 DIFFEOMORPHIC  

I diffeomorfismi preservano la topologia degli oggetti e impediscono inattese forme spesso fisicamente 

impossibile. Essi sono considerati una buona soluzione in assenza di altre informazioni sulla trasformazione spaziale. I 

primi approcci erano basati algoritmi fluido-viscosi. In questi modelli, metodi i Finite Elements sono utilizzati per 
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risolvere le equazioni differenziali che modellano un'immagine. Il vantaggio di questi metodi è che sono in grado di 

spiegare grandi spostamenti garantendo la topologia dell'immagine distorta e la conservazione.  

3.2.5.4 FLUIDO -VISCOSI 

I metodi fluido-viscosi richiedono soluzioni di grandi insiemi di equazioni differenziali alle derivate parziali. 

Le prime implementazioni erano computazionalmente costose perché dovevano risolvere le equazioni utilizzate e le 

successive over-relaxation.  

Tali metodi di rilassamento sono inefficienti quando ci sono componenti a bassa frequenza. Da allora, vari 

metodi veloci sono stati studiati per risolvere le equazioni differenziali. Questi includono l'uso della trasformata di 

Fourier.  

3.2.5.5 METODO DEGLI ELEMEN TI FINITI  

Finite Element Method (FEM) è oggi il più ampiamente utilizzato nella modellazione dei tessuti biologici 

come le ossa, il miocardio, nella modellazione delle deformazioni del cervello e nel campo delle co-registrazioni 

elastiche in campo radioterapico e oncologico. 

Un modello geometrico a elementi finiti è essenziale per prevedere la deformazione e altri parametri rilevanti. 

La modellazione di proprietà biomeccaniche dei tessuti ha guadagnato un notevole interesse in una vasta gamma di 

applicazioni cliniche e di ricerca. Il metodo FEM può essere usato per modellare la relazione tra diversi tipi di tessuto 

applicando spostamenti o forze. Questo può aiutare a prevedere deformazioni meccaniche e/o fisiche durante gli 

interventi chirurgici, o derivare e quantificare le proprietà dei tessuti da deformazioni osservate. È utilizzato nella 

modellazione di molteplici organi e tessuti e durante l'aggiornamento delle procedure ad immagine guidata, per 

l'integrazione tra metodi non rigidi di registrazione e la simulazione di variazioni durante procedure di interventistica. 

Sono stati esplorati anche campi di ricerca per le procedure di biopsia e la simulazione di compressioni (es. 

mammografia Rx e MR.) 

3.2.6  DOMINIO DI TRASFORMAZIONE  

In una co-registrazione di immagini, la trasformazione di coordinate è globale se è applicato all'intera 

immagine e si definisce locale se è applicato ad una piccola porzione dell'immagine. In caso di trasformazioni globali i 

parametri della funzione di mappatura sono validi per l'intera immagine. I parametri della funzione di mappature locali 

sono validi invece solo per un piccolo patch o una regione attorno al punto di controllo scelto. 

3.2.6.1 INTERAZIONE  

Negli algoritmi di registrazione possono essere utilizzati tre livelli di interazione:  

1. Algoritmi interattivi: l'utente esegue la registrazione fornendo una stima iniziale dei parametri di 

trasformazione.  

2. Algoritmi automatici: in essi nessuna interazione è coinvolta con le procedure eseguite dallôutente. 

3. Algoritmi semi-automatici: l'utente inizializza l'algoritmo segmentando i dati o dirigendo lo stesso alla 

soluzione desiderata. 

Le ricerche di molti autori e anche la presente ricerca si sforzano di sviluppare metodiche e processi 

completamente automatizzati, al fine di evitare possibili bias introdotti dallôutente. Gli algoritmi di registrazione 

correnti hanno unôinizializzazione e unôinterazione minima con lôutente e la velocità, la precisione e robustezza sono 

sempre più elevate. 
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Di contro in alcuni metodi lôinterazione utente restringe lo spazio di ricerca, impedisce inattese soluzioni e può 

accelerare il processo di ottimizzazione. Metodi estrinseci sono spesso automatizzati, poiché i reperi e seed sono 

progettati in modo tale che siano visibili e facilmente rilevabile nelle immagini coinvolte nel processo di registrazione. 

Metodi di riferimento anatomico e le segmentazioni intrinseche sono semi automatici e l'utente deve inizializzare il 

processo. 

3.2.7 TECNICHE DI OTTIMIZZAZIONE  

Le procedure di ottimizzazione sono utilizzate per ottenere i parametri ottimali di trasformazione necessari per 

l'allineamento delle immagini. Buoni algoritmi di ottimizzazione determinano i parametri di trasformazione in modo 

affidabile e rapido. Nellôavvio delle co-registrazioni non rigide la scelta o il modello di trasformazione e/o i parametri 

disponibili sono generalmente tenuti a descrivere il problema e la soluzione desiderata in modo accurato, al fine di 

evitare inattese soluzioni e registrazioni. L'ottimizzatore impiega grandi quantità di tempo per definire i parametri e 

determinare il problema dei minimi locali al fine di determinare una buona corrispondenza tra le immagini. 

3.2.8 MODALITÀ  

Quattro classi di registrazione possono essere riconosciuti in base alle diverse modalità. 

Nellôapplicazione mono-modale, le immagini da registrare appartengono alla stessa modalità, al contrario di 

compiti di registrazione multi-modali, dove le immagini da registrare derivano da due o più modalità differenti. 

Le altre due opzioni sono modality to model e model to modality. Il primo è usato frequentemente in tecniche 

di registrazione intra-operatorie. La seconda può essere applicata per la raccolta di statistiche sulla morfologia dei 

tessuti. 

3.2.8.1 M ONO-M ODALE  

Le applicazioni mono-modali sono spesso utilizzate per il confronto e il monitoraggio delle condizioni. 

Applicate nel contesto di esami rest-stress o interventistica per verificare le condizioni complessive, confrontare od 

operare modifiche e sottrazioni matematiche alle immagini. 

3.2.8.2 M ULTI -M ODALE  

Le applicazioni di registrazioni multimodali sono abbondanti e, prevalentemente di natura diagnostico-

terapeutica. Principalmente utilizzate per gli aspetti della morfologia del tessuto e le funzionalità anatomiche, 

metaboliche e biologiche. In esse il metabolismo dei tessuti e la sua posizione spaziale relativa alle strutture anatomiche 

sono correlati. La co-registrazione di immagini multi-modali è oggi cardine nella medicina per la ricostruzione 3D e 4D, 

il riconoscimento di oggetti e lôanalisi di immagini mediche. 

La buona qualità dell'immagine può produrre informazioni sui pazienti più accurate, che possono poi essere 

utilizzati per migliorare il processo decisionale clinico. X-Ray, Tomografia Computerizzata (TC), Risonanza Magnetica 

(MRI), Tomografia ad Emissione di Positroni (PET), e Tomografia Computerizzata Emissione di Fotone Singolo 

(SPECT) sono tipicamente le pratiche di imaging utilizzate nel campo della radioterapia oncologica. 

Generalmente gli studi CT e RM sono immagini anatomiche con alte risoluzioni spaziali. Lôavvento di 

metodiche di fiber tracking e spectroscopy consente mediante lôutilizzo di mezzo di contrasto e tecniche avanzate di 

imaging di ottenere informazioni fisiologiche e biologiche. SPECT e PET sono in grado di fornire informazioni 

fisiologiche e metaboliche con ridotte risoluzioni spaziali, pertanto la combinazione di queste informazioni ha 

sviluppato le tecniche di registrazione multi-modali attuali. 
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Questo ha introdotto difficoltà quando le immagini acquisite da diverse modalità possono avere diverse 

mappature di intensità o livelli di grigi (es. kVCT vs. MVCT, kVCT vs. CBCT). Trovare corrispondenze o inesattezze 

possono divenire fondamentale per fornire informazioni adeguate sul trattamento e procedere a co-registrazioni rigide 

ed elastiche senza incorrere in informazioni cliniche distorte. 
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4 DEFORMABLE REGISTRATION 

Le co-registrazioni deformabili o co-registrazioni elastiche tra le immagini di ogni seduta giornaliera (MVCT) 

o tra diversi set di immagini trasforma a la prima immagine di riferimento in una immagine secondaria. Questo processo 

diviene fondamentale per e chiave nel processo ART. 

 

Figura 15:Rappresentazione grafica delle co-registrazioni deformabili 

 

Nel campo della medicina, a differenza del campo industriale, la trasformata elastica introduce alcune 

informazioni, che potrebbero viziare il dato clinico, percepito dallôutente. La trasformata elastica include 

intrinsecamente sia la variazione (morphing) per movimento, sia la variazione per variazione spaziale del volume. A 

tale proposito di recente introduzione, esiste anche la possibilità di deformare oggetti, imposti sulle immagini, creando 

di fatto la possibilità di deformare anche dosi di trattamento, senza tener conto della natura fisica delle radiazioni. 

 

 

Figura 21: Esempio di trasformata rigida applicata al movimento diaframmatico e del fegato. 

 

 

Figura 22: Esempio di deformazione applicate alle dosi. 
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Figura 23: Schematizzazione della co-registrazione deformabile 

 

La formulazione generale della co-registrazione deformabile ¯ la minimizzazione dellôenergia o di una 

funzione costo. La funzione costo, cio¯ la funzione obiettivo dellôottimizzatore, ¯ definita come: 

ὧέίὸ ὨὩὪέὶάὥᾀὭέὲὩίὭάὭὰὥὶὭὸÛ 

Il termine di similarità si comporta come una forza esterna, che massimizza la similarità tra le immagini e può 

essere una delle metriche (Cross-Correlation, Mutual-Information o Mixed). Il termine di deformazione include, sia le 

variazioni di forma (Shape), sia il movimento dellôoggetto che deve essere registrato. Recentemente per il movimento 

degli oggetti nelle immagini o nei frame video si usano algoritmi detti di surface tracking o motion tracking. 

Il movimento dipende dalle propriet¨ fisiche dellôoggetto; possono essere una deformazione elastica lineare, 

una di tipo fluido-viscoso o avere altre forme più complicate. 

Il livello di risoluzione delle co-registrazioni corrisponde al numero di iterazioni eseguite, per raggiungere 

lôobjective value, cioè il valore della funzione obiettivo al termine del processo iterativo di accoppiamento elastico. 

 

Figura 16: Esempio di valore della funzione costo durante processo iterativo di co-registrazione elastica. 
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Nellôalgoritmo di deformazione ibrido, il problema della registrazione ¯ considerato come un problema di 

ottimizzazione non lineare e risolto con uno strumento sviluppato ad ñhocò. Nello specifico per lo sviluppo della ricerca 

ci si è riferito ad un algoritmo di deformazione implementato clinicamente, detto ANACONDA (ANAtomically 

Constrained Deformation Algorithm), che sarà dettagliato in seguito. La funzione obiettivo è la combinazione lineare di 

4 termini non lineari: 

¶ Image similarity. 

¶ Regolarizzazione della griglia, che ha come obiettivo quello di mantenere la griglia di deformazione 

dellôimmagine, invertibile e con smoothing. 

¶ Regolarizzazione di forma della griglia, che lavora per mantenere le deformazioni anatomicamente 

ragionevoli, quando le ROI sono presenti nella reference image. 

¶ Un termine di penalità che è aggiunto al problema di ottimizzazione, quando sono usate le strutture di 

controllo (ROI e POI), con lo scopo di deformare le strutture selezionate nella reference image in base 

alle corrispondenti strutture nel target image. 

Le strutture contornate possono essere mappate da un dataset ad un altro, usando il campo di deformazione 

individuato.  

 

Figura 25: Esempio di mappatura e campo di deformazione 

 

Per determinare il campo delle trasformate più appropriato è possibile considerare la trasformata globale, o 

obbligare lôalgoritmo a condizioni al contorno, ovvero focalizzare la definizione di campi specifici appartenenti a ROI 

specifiche (Focus on ROI). La risoluzione delle griglie di deformazione (0.10÷0.50 cm) consente di ottenere 

accuratezze e risultati differenti. Come esplicitato dalle analisi sperimentali, la presenza di strutture più o meno grandi 

(es. parotidi, chiasma o fegato) richiede lôutilizzo di griglie appropriate, al fine di contenere il tempo di lavoro a livelli 

accettabili, ma ottenere risultati clinicamente validi in ragione della dimensione della ROI analizzate. Lôutilizzo di 

griglie generiche, indipendente dal distretto analizzato, produce errori e anomalie di seguito discusse. Deve comunque 

essere sottolineato, che lôavvento di GPU per queste tipologie di calcoli grafici garantisce la possibilità di mantenere la 

massima risoluzione in tempi ragionevoli di lavoro. 

Una volta individuato il campo delle trasformate e la matrice di co-registrazione è possibile per le strutture e 

per le dosi presenti sulle immagini operare una mappatura tridimensionale. Tale opzione consente di poter calcolare e/o 

sommare intensità a valori scalari appartenenti al voxel. Tale processo diviene fondamentale, per le pratiche dose 

summation e dose accumulation, utili per le metodiche di Dose Tracking e Adaptive RT.  
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4.1 FINITE ELEMENT MODEL (FEM)   

Il processo di co-registrazione è immaginato come la deformazione di un oggetto elastico sottoposto a forze di 

corpi esterni. Il movimento di oggetti elastici è governato dallôequazione elastica lineare di Navier:  

‘ɳςόᴆ ‗ ‘ᶯ Ͻɳόᴆ Ὢᴆ π 

dove  όᴆ è il campo di deformazione,  Ὢᴆ ¯ la forza esterna, ɚ e µ sono costanti elastiche che determinano le 

propriet¨ del materiale dellôoggetto che deve essere registrato.  Nel modello ad elementi finiti (FEM) tal equazione è 

risolta per un insieme discreto di nodi (mesh) di elementi limitati.  

  

Figura 26: Esempio di mesh 

 

Nella pratica, lôimmagine è segmentata e le diverse ROI volumetriche sono trasformate in mesh. Per ogni 

specifico tessuto si assegnano le proprietà che contribuiranno al vincolo di deformazione. Le forze esterne applicate 

bilanciano il vettore di deformazione. Ogni ROI di interesse appartenente al dominio delle immagini di riferimento è 

copiata sullôimmagine secondaria corrispondente dei dataset co-registrati. La mesh corrispondente è derivata attraverso 

lôordinamento dei vertici delle mesh  ὠ
ȟȿὮ ρȟȣὠ , tale che il j-esimo vertice corrisponda spazialmente tra le 

immagini. Ciascun voxel avr¨ valore 1 se ¯ localizzato allôinterno del contorno, 0 se invece è esterno al contorno. Per 

ciascuna struttura presente sullôimmagine primaria ¯ generata una mesh triangolare, sulla superficie, tale che la densità 

dei vertici sia proporzionale alla curvatura superficiale. Tale peculiarit¨ ci servir¨ nellôambito dei modelli predittivi 

mediante SIS e/o SIRS, che saranno dettagliati nel seguito. 

È possibile creare una struttura tridimensionale, con numero minimo di vertici per ottimizzare i tempi di 

calcolo. La mesh ¯ regolarizzata e adattata allôorgano utilizzando un modello pre-compilato e cui adattare la 

deformazione. La deformazione è ottenuta ricalcolando le coordinate dei vertici della mesh primaria tenendo in 

considerazione che essi siano posizionati sul contorno dellôorgano dellôimmagine secondaria. Durante questo processo 

non varia il numero di triangoli e quindi di vertici sono conservati. In sostanza, non varia il campionamento della 

superficie, ma la forma e dimensione degli elementi finiti che la caratterizzano. 

In questo modo è possibile trovare una funzione όὼȡᴙ ᴼᴙ  che trasforma ogni voxel tra i set di immagini, 

soddisfando il vincolo όὴ ή, dove ὴ  ɴᴙ  sono i voxel dellôimmagine primaria e ή  ɴᴙ  sono i corrispondenti 

voxel dellôimmagine secondaria. 

La funzione parametrica di spostamento può essere definita come  

όὼ ὧὟὶ ὃὼ ὦ 

con i =1éN , in cui N ¯ il numero di punti di controllo,  
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Ax+B è la trasformazione affine  Ὑ ᴼὙ  ὧ  ɴὙ  sono i coefficienti e U(r) è la funzione dipendente dalla 

distanza Euclidea ὶ ȿὼ ὴȿ, tra x e pi .  

Utilizzando la funzione parametrica per soddisfare il vincolo è possibile ottenere un sistema di equazioni 

lineari, la cui soluzione determina i coefficienti ci e i valori A e B della trasformazione affine 

I coefficienti possono essere interpretati come la forza simile applicata ai punti di controllo pi che deve essere 

applicata ai corrispondenti punti qi. La stima dello spostamento ha come effetto che tutte le forze sono bilanciate in un 

punto di controllo pi di unôimmagine e nel suo corrispondente qi dellôimmagine secondaria. 

La scelta delle funzioni U(r) determina le caratteristiche degli spostamenti dei punti.  

Nel caso della ricerca il metodo utilizzato ¯ basato su lôalgoritmo disponibile e proposto da Ola Weistrand e 

Stina Svensson detto ANACONDA (ANAtomically Constrained Deformation Algorithm). ANACONDA combina le 

informazioni dell'immagine (cioè intensità) con le informazioni anatomiche determinate dalla segmentazione delle 

immagini (contornazione). 

Il problema della registrazione è formulato come un problema di ottimizzazione non lineare e risolto con un 

risolutore proprietario sviluppato su misura per essere efficiente e accurato in campo medico. La funzione obiettivo è 

minimizzata iterativamente mediante una combinazione lineare di quattro termini, durante l'ottimizzazione: 

1. La somiglianza tra le immagini 

2. La regolarizzazione della griglia, che impone che lôimmagine deformata sia priva di anomalie (ovvero 

liscia) e invertibile. 

3. La regolarizzazione della forma che mantiene le regioni di interesse e le condizioni anatomiche al 

contorno sono ragionevoli.  

4. Un termine di penalit¨ per regolare lôottimizzazione, nel caso siano utilizzate strutture di controllo 

dellôimmagine di riferimento per la deformazione verso lôimmagine secondaria. 

  

 

Figura 27: Esempio delle deformazioni delle immagini e delle strutture 

 

Matematicamente descrivibile come: 

Ὢ ὺ  ‌ὅὺ ‍Ὄὺ ‎Ὓὺ  Ὀὺ‏

dove ‌ȟ‎ȟ‏ ɴ  Ὑ sono coefficienti non negativi, n è il numero delle variabili e ‍ḊὙ ᴼὙ è il coefficiente 

reale della funzione Ὄὺ. Il numero di variabili è uguale a tre volte il numero dei punti della griglia di deformazione. 

I termini ὌὺȟὛὺȟὈὺ sono descritti di seguito: 

¶ La somiglianza delle immagini è misurata dal coefficiente di correlazione ὅὺȢ Considerato come 

funzione, le immagini descrivono mappature R, ὝȡὙ  O  Ὑ che sono calcolate utilizzando 

lôinterpolazione trilineare. Il campo di deformazione vettoriale agisce sulla R e la somiglianza tra 

l'immagine deformata e T è misurata dal coefficiente correlazione.  
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ὅὺ 
В Ὑὼ Ὑ Ὕὓ ὼ ὺ Ὕ

В Ὑὼ Ὑ В Ὕὓ ὼ ὺ Ὕ 
 

Le somme sono calcolate su un indice che può essere intero di R o qualsiasi sottoinsieme. R e T sono 

l'intensità media calcolata sui punti delle griglie contenute nellôindice e correlati (mappati) in T. ὅὺ 

è invariante per trasformazioni lineari delle intensità di immagine. 

¶ La regolarizzazione della griglia di deformazione è controllata dal termine ‍Ὄὺ ‎Ὓὺ. La prima 

parte ‍Ὄὺ sostiene le funzioni di coordinate per approssimare e minimizzare lôenergia di Dirichlet, 

determinando lôappiattimento e invertibilit¨ del campo vettoriale di deformazione (DVF: Deformation 

Vector Field).  

Ὄὺ  ὺ
ρ

ὲ
ὺ

ᶰ

 

Ὄὺ è disegnato per penalizzare deviazioni dalle proprietà imposte sulle ROI. Il vettore è controllato 

dalla funzione ‍ḊὙ ᴼὙ , ed in essa il valore ‍ è reale e non negativo, ed è definito sulla griglia di 

deformazionw. Se ‍ è grande, il campo di deformazione diviene non invertibile. Per prevenire 

questôanomalia lôalgoritmo ripristina le iterazioni e re-inizializza le funzioni allôoccorrenza. La 

seconda parte del termine assume che ci sia un mesh triangolare che definisce la regione anatomica. 

Raggiunta la convergenza, il determinante della matrice Jacobiana è calcolato per ogni punto della 

griglia di deformazione e in caso di valori negativi del coefficiente ‍, lo stesso è incrementato 

localmente nella regione del vettore di deformazione. 

¶ La funzione ‎Ὓὺ, inclusa nel secondo termine, penalizza invece variazioni di forma eccessive nelle 

regioni di interesse. È detto termine di regolarizzazione della forma. Definito dalla funzione  

Ὓὺ ὓ ή ὓ ή ὓ ή ὺ ὓ ή ὺ

ȟ

ὺ ὺ

ȟ

 

dove ή  sono i vertici delle mesh delle condizioni delle ROI k, espressi come valore medio di 

coordinata nelle variabili e la somma è calcolata per ogni coppia (i, j). Il vettore di deformazione vi e vj 

sono espressi in termini di valore medio di coordinata del triangolo della mesh e in generale non 

corrisponde al centroide del voxel nella griglia di deformazione. La funzione Ὓὺ è invariante alle 

trasfromazioni globali di traslazione e rotazione ed è dipendente solo dalle differenze dei vettori di 

deformazione. 

¶ Lôultimo termine è definito dalla funzione Ὀὺ. Lôidea ¯ di estendre il concetto di chamfer matching 

proposto da Barrow et al. calcolando la distanza e il segno necessari per la mappatura dei punti. 

Usando metodi veloci mappatura descritti da Sethian è possibile esprime la distanza tra i punti di due 

superfici definiti nelle immagini obiettivo. Il gradiente è calcolato usando le distanze finite. 

Ὀὺ Ὠ ὓ ή ὺ ὓ ή ὺ ή  

dove  Ὠ Ḋᴙ ᴼ ᴙ è approssimata dalla distanza Euclidea della ROI di controllo k e ή è il vertice 

del triangolo della mesh che rappresenta la ROI di controllo, espressa in termine di valore medio di 

coordinata di otto punti della griglia di coordinata. Lôultimo termine della funzione penalizza i punti 

dellôimmagine tale per cui ήᶰ ᴙ e i punti q
T
 per ogni Ὦɴ Ὕ non contengono le informazioni del 

vettore deformazione. Informazioni inziali introdotte nella funzione  Ὀὺ mediante caratteristiche 
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delle ROI o dei punti di interesse guidano lôalgoritmo. Il termine minimizza la funzione Ὢ ὺ 

calcolata mediante il risolutore di equazioni non lineari in sistemi a più dimensioni. ὅὺ e Ὀὺ sono 

funzioni coinvolte nel calcolo dei gradienti delle immagini usando differenze finite o interpolazioni 

trilineari, nelle quali Ὄὺ e Ὓὺ sono calcolate utilizzando espressioni analitiche  

4.2 MAPPING DELLE STRUTTURE CONTORNATE : M ISURE SPERIMENTALI  

Per verificare la mappatura tra le ROI usando metodi sperimentali, invece che ricorre a elementi deformati, 

oppure a punti noti è stato utilizzato un fantoccio dinamico, con inserti finiti e noti. Il fantoccio QUASAR
Ê

 (Modus 

Medical Devices Inc.) consente di operare movimenti dinamici, longitudinali noti nello spazio e nel tempo. Il fantoccio 

¯ dotato di software che consente di riprodurre un segnale respiratorio o una forma dôonda sinusoidale, imponendo 

distanze e frequenza di ripetizione del movimento. 

Queste variabili ci consentono di conoscere nel tempo e nello spazio la posizione degli oggetti interni al 

fantoccio. Mediante 4DCT e ricostruzione delle immagini con risoluzione temporale di 500ms e spaziale di 1 mm, sono 

stati acquisiti set di immagini tomografiche, per verificare la co-registrazione deformabile. Autori hanno dimostrato che 

lôutilizzo delle metodiche di acquisizione 4D, consente di ridurre o eliminare gli artefatti da movimento e determinare la 

corretta dimensione degli oggetti. 

La ricostruzione 4DCT può essere schematizzata mediante il grafico sotto riportato e le immagini dimostrano 

le possibilità che questa metodica introduce, ma non devono essere dimenticati possibili errori e variazioni che possono 

derivate da questi e che sono dimostrati da autori. 

 

Figura 28: Ricostruzione 4DCT mediante No.10 fasi 

 

Figura 17: Effetti sui volumi di interesse utilizzando metodiche di ricostruzione 4DCT. 

 

Sulle immagini tomografiche sono state disegnate le ROI di interesse, sia in manuale sia in automatico, 

mediante algoritmi basati sullôintensit¨ di grigio. Il movimento degli inserti genera una differenza nei volumi contornati, 
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dovuto agli effetti di movimento. Lôobiettivo ¯ stato verificare se direzione dei vettori di deformazione fossero 

congruenti con il moto dellôoggetto. 

 

 

Figura 30: Fantoccio QUASAR
Ê

, motorizzazione ed inserti dinamici 

 

 

Figura 31: Effetti del movimento - Co-registrazione rigida delle fasi 4DCT e contornazione degli inserti 

 

Figura 32: Ricostruzione 3D - Direzione dei vettori di deformazioni calcolati dal movimento - Griglia di deformazione della ROI di interesse. 

 

  Il fantoccio ¯ costituito da 3 tipi di inserti graduati. Allôinterno di questi inserti, removibili, sono presenti 

diverse forme: 1 cubo (27cc), 3 sfere (Diametro: 0.5 cm, 1.0 cm, 2.0 cm) e 1 cono. Il fantoccio ha forma ovale ed è 

costituito da un materiale plastico prossimo alla densit¨ dellôacqua. 

Sono state effettuate No.5 acquisizioni. In ognuna di esse il fantoccio è stato mantenuto nella stessa posizione, 

cambiando solamente la posizione dellôinserto, tramite la scala graduata presente nel motore. Le posizioni di avvio del 

movimento sono: +0.5 cm, +1.5 cm, 0 cm, -0.5 cm e -1.5 cm rispetto al laser di centratura. 

Le immagini acquisite sono state successivamente co-registrate e deformate ed infine è stata eseguita la 

mappatura delle ROI. Nelle immagini e dal confronto si può notare che dal punto di vista delle deformazioni, i vettori di 

campo corrispondono al movimento dellôoggetto e hanno vettore con modulo equivalente allo spostamento. La 

mappatura delle ROI è quindi sostenibile anche in caso di movimento degli organi e non solo per variazione di forma 

della stessa. 
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Figura 33: Vettori di deformazione e ROI contornate nelle differenti fasi. 

 

 

Figura 18: Griglia e modulo dei vettori di deformazione 

 

Come si può notare la mappatura della ROI sul fantoccio è avvenuta correttamente, seguendo la forma 

dellôoggetto, e la direzione inversa al campo di spostamento. In colore blu è riportata la griglia di deformazione e con 

differenti tonalità sono riportare le frecce che indicano lôintensit¨ e la direzione del campo di deformazione tra le ROI. 

Si apprezza come nei punti la regolarizzazione delle forme, imponga che a fianco dei campi deformati 

principali, i voxel non possano essere considerati statici, ma che questi subiscano lievi deformazioni. Tale 

considerazione sarà poi verificata statisticamente anche nel caso delle reti predittive, in particolare durante le analisi e 

implementazione dei metodi basati su modelli epidemiologici. Nel caso della ricerca sono state attuate verifiche e 

controlli anche in base alla tipologia di immagini utilizzato per le caratteristiche di Adaptive RT. 

Nello specifico lôaccesso alle tecnologie presso lôAz. Ospedaliero-Universitaria di Modena ha consentito 

unôanalisi specifica sulle immagini MVCT (Mega-Voltage CT), mentre per le immagini CBCT si è ricorso alla 

collaborazione multi-centrica attivata durante il programma di ricerca. 

4.3 IMMAGINI , RICOSTRUZIONI E STUDI TOMOGRAFICI (MVCT  E CBCT) 

La ricostruzione di immagini MVCT, è effettuata mediante il sistema di imaging on-board della Tomotherapy 

o dei LINAC. Il detector è posizionato in linea con il fascio radiante del LINAC, nel caso della Tomotherapy, mentre 

nel caso dei sistemi di CBCT i detector sono perpendicolari e dotati di tubo radiogeno, generalmente con 120kV di 

energia. In entrambi i casi, il detector ruota in modo solidale e perpendicolare alla radiazione. Durante il trattamento o 

pre-trattamento per esigenze di setup, il detector acquisisce un segnale elettronico convertito dalla radiazione primaria e 

diffusa ottenuta durante lôirraggiamento del paziente. Per trasformare le informazioni di natura fisica (fotoni e segnali) 

in informazioni diagnostiche, sono applicati algoritmi di ricostruzione dellôimmagine.  
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4.3.1 FILTER BACK -PROJECTION  

La Filter Back Projection (FBP) è un algoritmo diretto che prevale nella ricostruzione di immagini 

tomografiche. Per velocità e precisione è ancora uno degli algoritmi più utilizzati nelle ricostruzioni di immagini CT, 

nonostante le implementazioni di algoritmi più sofisticati e iterativi, che richiedono però performance più elevate del 

HW e ottimizzazione del codice software. I dati di proiezione raccolti durante la scansione CT sono fondamentalmente 

legati alla trasformata di Fourier. La slice dellôoggetto pu¸ essere manipolata mediante l'inverso della Trasformata 2D di 

Fourier per produrre la retroproiezione filtrata (FBP) (Slaney 1987).  

Tuttavia, la FBP è meno accurata perché ci sono un numero inferiore di fotoni che possono essere utilizzati per 

creare il sinogramma di emissione della CT. Il problema nasce dal fatto che FBP si fonda sul presupposto che la 

quantità misurata sia uguale al valore atteso. Gli errori, come evidente, con questa ipotesi aumentano la quantità di 

rumore (Macovski 1976). Per questa ragione, utilizzando metodi iterativi, come gli algoritmi Maximum-Likelihood 

(ML) si possono apportare modifiche ottimali alle immagini acquisite. 

4.3.2 MAXIMUM -L IKELIHOOD RECONSTRUCTION  

Tuttavia, il problema di interesse per Tomotherapy è la ricostruzione per trasmissione e non per emissione. 

Lôutilizzo della formulazione semplice, che converte logaritmicamente i raggi intercettati dal detector, è formulabile 

come:   

 

dove  

f0 è la lettura del rivelatore nelle condizioni senza paziente (AirScan) 

fi ¯ la lettura con lôattenuazione paziente ed ¯ espresso dalla funzione  

Diviene semplicistica se si considerano gli errori che si possono fare in virtù della quantità di dose erogate e 

quindi di fotoni rilevabili. 

Lôerrore statistico pu¸ essere calcolato dalla formula 

 

Per ogni raggio emesso, con il paziente si può stimare un errore pari a  

 

Nel caso delle condizioni di riferimento, ove le immagini sono acquisite in aria, non esiste attenuazione, si 

deve stimare lôerrore come  

 

Nel quale 1/ÕN, può essere arbitrariamente piccolo. 

Per tale ragione acquisendo fantocci a multiple densità (o pazienti) con condizioni diverse di irradiazione, si 

ottengono dati significativamente diversi in termini di risposta. Per tale motivo le immagini acquisite a diverse dosi 

sono normalizzazione o regolarizzate. 
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Figura 19: Curve di risposta per ricostruzioni ML vs.FBP (Dose 8 cGy.) 

 

 

Figura 36: Curve di risposta per ricostruzioni ML vs.FBP (Dose 0.08 cGy) 

 

Molti di questi algoritmi inquadrano il problema nel contesto del numero di fotoni che entrano ed escono da 

ogni pixel, così come il numero di fotoni rilevato, ma purtroppo, questi approcci, spesso sfociano in equazioni 

trascendenti, che non possono essere risolti in modo esatto, introducendo nuove variabili di esame.  

Ovviamente oltre alle problematiche dosimetriche descritte, si possono presentare alcune problematiche legate 

agli artefatti di ricostruzione (es. Protesi Metalliche) che possono contribuire a nuovi fattori di non accuratezza. 

4.3.3 MVCT:  POSSIBILI ARTEFATTI  

In conformità a quanto descritto, è evidente che la presenza di artefatti metallici, o di densità sensibilmente 

diverse possono generare variabili, non trascurabili nelle immagini e in particolar modo nei dati dosimetrici ad essi 

associati. 
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Paudel et.al. hanno proposto alcuni algoritmi di correzione degli artefatti metallici.  

Utilizzando cicli iterativo (O-MAR o IMPACT sono un esempio) in cui l'immagine di correzione uscita è 

sottratta dall'immagine di input originale, si può ricostruire una nuova immagine in ingresso. Algoritmi analoghi sono 

stati in precedenza studiati anche nel caso di immagini di SPECT medicina nucleare (Guidi, Marengo, et.al.). 

Il primo passo è la soglia di immagine di ingresso per creare una segmentazione degli artefatti metallici. In essa 

tutti i pixel sono impostati a zero eccetto che per quei pixel classificati come metallo. Questa immagine sarà utilizzata 

per identificare le sporgenze all'interno del sinogramma che hanno contributi da metallo.  

 

 

Figura 20: Schema ricostruzione per correzione artefatti metallici. 

 

Lôiterazione del processo consentir¨ di creare unôimmagine corretta, nella quale anche i tessuti sani, presentano 

un valore interpolato nel pixel, che ne consente lôutilizzo nel campo clinico-dosimetrico. A tal proposito la letteratura 

riporta la congruenza tra la tabella delle densità relative nel caso di algoritmi di ricostruzione e correzione, che come si 

evince consentono moderate differenze di dose che possono contribuire o produrre risultati dosimetrici diversi. 
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Figura 21: Impatto dei differenti algoritmi di ricostruzione e correzione sulle densità elettroniche dei tessuti. 

 

Dal punto di vista fisiologico e funzionale dellôorgano (es. respiro), quanto in precedenza espresso non può 

essere applicato in analogia, ma si tratta di rimuovere errori di natura sistematica e casuale. Le variabili principali 

possono essere dovute al respiro differente dei pazienti, ma anche al volume polmonare. A tal proposito, possono essere 

aggiunti alle immagini, algoritmi di regolarizzazione che possono contribuirne al miglioramento, ma nonostante questi 

accorgimenti gli effetti di movimento incidono significativamente sulle immagini acquisite. 

 

Figura 22: Artefatti da movimento durante acquisizioni MVCT. 

Dalle immagini riportate per trattamenti condotti su alcuni casi particolari, si dimostra che in talune condizioni 

specifiche, lôeffetto di movimento dovuto al respiro o gli effetti di ricostruzione di immagini, possono generare artefatti, 

che in taluni casi assumono una criticità notevole. Se si osservano le immagini riportate, si possono esaminare 

ricostruzioni errate di ossa, allôinterno del parenchima polmonare e in alcuni casi spostamenti dello sterno, con 

raddoppio della struttura. Come immaginabile gli effetti possono comportare errori grossolani, nel campo delle 

deformazioni, nel caso di ricalcolo della dose erogata e/o informazioni diagnostico-terapeutiche che possono portare ad 

errate valutazioni o calcoli dosimetrici inesatti.  

Questi aspetti divengono dominanti nelle reti neurali, poiché forniscono dati non coerenti tra paziente e 

paziente, bias e anomalie che in alcuni casi potrebbero contribuire ad un non corretto apprendimento delle ANN o alla 

validazione di tali processi. Se non debitamente considerati, questi aspetti possono produrre risultati predittivi anomali. 

Lôutilizzo inappropriato di algoritmi di deformazione non rigida, potrebbe portare a soluzioni matematiche non 

appropriate dovute, non tanto alla variazione anatomica del paziente, ma quanto alla variazione dinamica delle matrici 

di co-registrazione dovute al movimento respiratorio o dôorgano. 
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4.3.4 CBCT:  POSSIBILI ARTEFATTI  

Aspetti analoghi possono essere ripresi nel caso di immagini CBCT. 

 

Figura 40: Variazioni densitometriche nel caso di kVCT vs. CBCT per tessuti equivalenti 

 

Alcuni autori hanno dimostrato come lôutilizzo di una CBCT e la corrispondente kVCT di pianificazione 

possano avere discrepanze significative, per tessuti equivalenti. Come mostrato in figura tessuti in aree corrispondenti, 

possono contenere densità equivalenti diverse. Tale problematica potrebbe avere effetti non nulli sulla pianificazione 

del piano di trattamento, mediante tecniche CBCT o MVCT. Anche in questo caso il ricorso a test e calibrazioni dei 

sistemi di imaging, può rivelarsi determinante per il corretto utilizzo delle informazioni o il corretto calcolo dosimetrico 

della dose erogata. 

 

Figura 41: Contornazione automatici di immagini CBCT 

 

Nel caso della CBCT subentrano altri fattori come lôutilizzo di valori discreti per differenti tessuti (es. osso, 

polmone, adiposo, aria, e acqua). Per operare discriminare i tessuti, molti sistemi di calcolo utilizzano la segmentazione 

delle immagini per discriminare le diverse densità, in conformità a una tabella ottenuta dai differenti livelli di grigi delle 

immagini. 

 

Figura 23: Conversione densitometrica dei valori di CBCT. 
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Anche in questo caso sono possibili artefatti, correlati con le dimensioni dei rivelatori e lôimpossibilità di 

irradiare lôelettronica. Nel caso delle CBCT frequentemente sono evidenti problemi correlati con la dimensione del 

paziente. 

 

Figura 43: Esempio id artefatto da limitato FOV nel caso di CBCT 

 

Sono di recente introduzione gli algoritmi di ricostruzione basati sullôExtended Field Of View, che consente la 

creazione di volumi in conformità a informazioni statistiche limitate, durante la rotazione dei detector. In questi casi si 

utilizzano anche tecniche di interpolazione e combinazione delle immagini per compensare, eventuali problemi delle 

immagini ricostruite. 

4.3.5 ACCURATEZZA E DIFFERENZA TRA LE IMMAGINI  

Considerare le immagini provenienti da differenti fondi, come uguali, potrebbe generare errori quantitativi.  

In particolare sono state analizzate il caso di immagini con strutture e volume noti e verificate le congruenze con le 

diverse tipologie di imaging per pianificazione e ricalcolo. 

Nel caso della ricerca le immagini ottenute mediante MVCT sono affette da bias, dovuti alle dimensioni e 

diversa risoluzione del sistema. Le immagini MVCT sono affette da una minor qualità rispetto alle kVCT, ed è stato 

stimato un degradamento quantitativo del volume delle strutture pari a (4,2 ± 1,8 %) durante le fasi mapping tra i set di 

immagini kVCT e MVCT. In particolare sono stati acquisiti e contornati gli stessi pazienti su immagini kVCT di 

pianificazione e MVCT di ricalcolo e posizionamento del paziente. 

In esse è possibile identificare tessuti a bassa densità (es. polmoni), acqua equivalenti (es. tessuto adiposo e 

prostata) e ad alta intensità come nel caso della testa collo, ove sono presenti strutture ossee (es. mandibola e colonna 

vertebrale). 

 

Figura 24: Ricostruzione della mandibola su differenti immagini (kVCT e MVCT e artefatto dovuto alla mancanza di informazione diagnostica. 
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Nelle figure si può verificare come la mandibola presenta variazioni di struttura, non giustificate, ma dovute 

alla diversa di qualità di immagini ricostruendo la medesima struttura su immagini kVCT e MVCT. In analogia è 

possibile verificare come la deformazione del campo vettoriale di immagini CBCT sia dovuta alla mancanza di Field-

Of-View e quindi di informazione diagnostica, piuttosto che non ad una vera e propria modifica della struttura spinale o 

vertebrale. 

Nello specifico la differenza è quantificabile in circa il 4% di volume per la stessa struttura, in particolare se 

questa appartiene a classi di volumi fino a 100 cc. A tal proposito si riportano studi preliminari dei volumi e delle 

differenze di volume determinabili (D%) durante le co-registrazioni di immagini kVCT e MVCT, nel caso delle 

patologie della testa e collo, della prostata e dei polmoni. I volumi delle ROI contornati sono stati raggruppati in gruppi 

di 100cc nel caso della testa e collo e Prostata e 200cc nel caso dei polmoni. 

 

Figura 25: Variazioni volumetriche delle strutture nel caso di co-registrazioni kVCT vs. MVCT (Casi Testa e Collo.) 

 

Figura 26: Variazioni volumetriche delle strutture nel caso di co-registrazioni kVCT vs. MVCT (Casi Prostata.) 
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Figura 27: Variazioni volumetriche delle strutture nel caso di co-registrazioni kVCT vs. MVCT (Casi Polmoni.) 

 

Nel caso della testa e collo e prostata dove esistono piccoli volume (es. parotidi e bulbo penieno) questi 

possono essere maggiormente affetti da errori e quindi anche le valutazioni statistiche in essi possono essere affette da 

valutazioni errate. Con il crescere dei volumi, lôerrore si può assumere prossima allô1%, considerato ragionevole per 

valutazioni quantitative dei volumi. Per il polmone le differenze sono significativamente più elevate, a causa delle 

differenti fasi respiratorie (es. inspiro ed espiro) in cui il volume polmonare ¯ diverso a causa dellôatto respiratorio e 

dellôelevata elasticit¨ dellôorgano. 

In trattamenti così detti 4D anche lôevoluzione temporale diventa importante per monitorare e seguire 

correttamente il sinogramma respiratorio del paziente durante il ciclo di terapia. Un controllo in tempo reale dalle 

immagini diventa quindi fondamentale per un trattamento oncologico, che sia affetto dalla minor quantità di errori 

sistematici. In tali classi il ricorso ad immagini di maggior accuratezza come quelle possibili oggi con gli algoritmi di 

ricostruzione con risoluzione a 1 mm, si rende necessario nel caso delle immagini MVCT il loro utilizzo, nonostante 

questo possa comportare un aumento significativo del tempo di ricostruzione e delle dimensioni dei volumi di 

Megabyte da archiviare e analizzare.  

Possiamo riassumere le caratteristiche dellôimmagine per tipici trattamenti, come nella tabella seguente:  

 kVCT   MVCT   

 N° Slices 
Dimensione 

x, y (n°pixel) 

Dimensione 

x, y, z (cm) 

Risoluzione 

Spaziale (cm) 
N° Slices 

Dimensione 

x, y (n°pixel) 

Dimensione 

x, y, z (cm) 

Risoluzione 

Spaziale (cm) 

H&N  180 272 x 272 53 x 53 x 54 0.215x0.215x0.30 30 512 x 512 38.9 x 38.9 x 12 0.076x0.076x0.40 

Prostata 112 272 x 272 53 x 53 x 33.6 0.195x0.195x0.30 35 512 x 512 38.9 x 38.9 x 14 0.076x0.076x0.40 

Polmone 39 272 x 272 53 x 53 x 7.8 0.195x0.195x0.30 15 512 x 512 38.9 x 38.9 x 3 0.076x0.076x0.40 

Tabella 1: Parametri caratteristici delle ricostruzioni kVCT e MVCT nel caso dei trattamenti Testa e Collo, Prostata e Polmoni. 

 

Il ricorso ad algoritmi di deformazioni può consentire la stima di un contorno equivalente basato sulle matrici 

elastiche di co-registrazione, ma la natura fisica della radiazione allôinterno del body, sicuramente presenta una 

distribuzione di dose diversa. 
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Lôaccuratezza della MVCT ¯ stata verificata e testata mediante fantocci contenenti inserti tessuto equivalenti a 

differenti densità, compresi tra 0,31-1,823 g/cm
3
. Sono stati pianificati 100 cGy per ogni singola ROI, 

indipendentemente dalla densit¨ dellôinserto. Dopo aver co-registrato rigidamente il fantoccio tra immagini di 

pianificazione e immagini di pre-trattamento ed aver erogato il piano di trattamento elicoidale, sono state ricalcolate le 

distribuzioni di dose nel fantoccio mediante la tabella di densità della MVCT.  

Le differenze come riportato dalla letteratura e verificato sperimentalmente sono praticante trascurabili (<1%). 

Le principali cause sono imputabili al lettino porta paziente e alla variazione giornaliera di output della macchina, che 

per norma è consentita fino al 2%. La corretta calibrazione della MVCT settimanalmente, durante le sessioni di 

manutenzione, consente di poter attuare un ricalcolo quotidiano dei pazienti trattati mediante Adaptive Planning 

Software (Accuray Inc.), senza apprezzabili differenze di dosi, se non per inadeguati posizionamenti e/o variazioni 

anatomiche significative. 

 

Figura 48: Distribuzioni dosimetriche nelle immagini MVCT e variazioni di calcolo dovuti alle diverse densità. 

 

Crop et. al. hanno quantificato queste differenze in circa 1,6 % nel lungo periodo, ma il lavoro è stato svolto 

antecedentemente ad alcuni miglioramenti introdotti e ad alcuni sviluppi effettuati sullôalgoritmo di ricostruzione delle 

immagini tomografiche e sul hardware installato ad oggi presso la struttura. 

A supporto di quanto dimostrato in letteratura, sono state eseguite misure mensili mediante fantoccio dedicato 

con inserti a diverse densità. Dalle misure eseguite è evidente la stabilità temporale delle tabelle di densità e sono 

evidenti le aree di maggior rischio in termini di densità elettroniche. Errate calibrazioni possono influenzare il calcolo 

dosimetrico ma sono considerati errori random non determinabili. 

Dal grafico riportato si evince che la stabilità dei sistemi di Image-Guided è adeguata nel lungo periodo ma 

situazioni momentanee di variazioni nella calibrazione, dovute al decremento del detector o del LINAC o dei dispositivi 

elettronici, possono contribuire in modo significativo ad errori di calcolo, in particolare per tessuti polmonari (0.31-0,46) 

e ossei (1.332-1.823) 
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Figura 28: Variazioni delle densità elettroniche nella MVCT. 

 

Tali variazioni si possono ripercuotere in particolar modo su organi sensibili, quali ad esempio midollo spinale. 
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5 DEFORMAZIONE DELLA DOSE E ACCUMULO 

Il risultato delle co-registrazioni deformabili sono campi di deformazione che mappano i voxel delle CBCT e 

MVCT sulle immagini di pianificazione (kVCT). I campi di deformazione vengono utilizzati anche nelle operazioni di 

dose deformation (deformazione della dose), per mappare la dose relativa alla seduta giornaliera con la dose pianificata, 

attraverso un calcolo matematico di interpolazione. La distribuzione di dose è formattata in una matrice, nella quale 

ogni elemento rappresenta la dose calcolata in ogni voxel dellôimmagine, per ogni frazione del trattamento. 

 

Figura 50: Deformazione e accumulo della dose (Griglia) 

 

Per eseguire queste operazioni, la condizione di staticità delle immagini diviene una condizione necessaria. Per 

tale motivo nel campo di deformazione e nelle matrici e trasformate identificate, il fattore tempo non è considerato. Per 

ovviare a questo sono stati proposti molteplici metodi di calcolo 4D, ma al momento molti di questi hanno presentato 

limitazioni e approssimazioni necessarie, per essere attuati. Alcuni autori hanno proposto di acquisire studi 4DCT e 

costruire oggetti, formati dallôunione delle strutture contornate nelle singole fasi tomografiche ricostruite. 

 

Figura 29: Contornazione multi-modale (CT/PET) con co-registrazione di immagini 4D. 
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Figura 52: Effetto dell'unione dei volumi contornati 

 

Considerando le trasformate rigide è evidente come si possano avere errori rilevanti nella co-registrazione di 

immagini multimodali o acquisite in fasi respiratorie diverse. Nel caso delle deformazioni elastiche, tale registrazione, 

potrebbe produrre valutazioni diverse e probabilmente più appropriate. Durante la ricerca sono stati valutati casi di 

pazienti, in cui il movimento o la differente posizione e funzionalità respiratoria (es. massimo espiro ed inspiro) 

possono contribuire ad errate valutazioni, specie nellôambito delle co-registrazioni rigide ed elastiche. Purtroppo nel 

caso della dose, lôutilizzo di tale mappatura pu¸ portare a valutazioni distorte o inappropriate.  

Il medesimo concetto è stato sviluppato da alcuni autori che considerano queste variazioni, significative nel 

calcolo della dose erogata durante le diverse sedute di trattamento. 

 

Figura 30: Studio dinamico per l'analisi delle variazioni dei volumi - Schema di Adaptive RT multi-planning. 

 

Alcuni autori hanno proposto recentemente metodi multi-planning, in altre parole sono individuati in 

conformità a studi 4DCT, i possibili piani di trattamento relativi a condizioni anatomico funzionali specifiche del 

paziente. 

Durante le sedute di terapie le condizioni del paziente, possono arbitrariamente cambiare, ma lôimaging on-

board degli apparecchi consente di individuare il piano di trattamento con condizioni equivalenti. In questo modo il 

paziente riceve quotidianamente il piano di trattamento più equivalente alle sue reali condizioni, durante la seduta di 

terapia e pianificato in avvio di terapia, considerando le diverse condizioni fisiologiche. Anche in questo caso il ricorso 
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a piani di trattamento specifici e sempre diversi introduce alcune tematiche correlate con lôaccumulo di dose distribuita, 

la dose deformata e la correttezza e accuratezza di questi processi. 

Utilizzando metodi FEM (Finite Elements Methods) nellôambito dellôimaging multimodale o nel campo 

radioterapico e oncologico, il dominio è variabile (variazione di volume e posizione degli organi durante le fasi di 

respirazione). Attraverso le griglie di mesh e le co-registrazioni elastiche determinate è possibile per ciascun elemento, 

codificare la distribuzione di dose e associare un valore di dose, determinato dallôaccumulo o dalla soma di dose per 

ogni singolo trattamento. Nel continuo spaziale, ogni singolo elemento finito è considerato un campo di integrazione 

numerica di caratteristiche omogenee.  

La caratteristica principale del metodo degli elementi finiti è la discretizzazione attraverso la creazione di una 

griglia (mesh) composta da primitive (elementi finiti) di forma codificata: triangoli e quadrilateri per 

domini 2D, esaedri e tetraedri per domini 3D. 

 

Figura 31: Esempio id mesh per contorni dei polmoni e della testa e collo. 

 

Su ciascun elemento, caratterizzato da questa forma elementare, la soluzione del problema è espressa dalla 

combinazione lineare di funzioni di base (shape functions). Si trasforma un sistema fisico in un modello matematico, 

che caratterizza gli aspetti aggregando le variabili di interesse e filtrando le rimanenti. La discretizzazione in una 

simulazione per via numerica è necessaria per passare da un numero infinito di gradi di libertà ad un numero 

finito. Ragionevolmente, la funzione finale sar¨ unôapprossimazione, i cui valori forniranno il minor errore su tutta la 

soluzione. 

Mediante lôutilizzo delle immagini on-board (es. CBCT, MVCT) è possibile ricalcolare le dosi erogate sul 

paziente durante il trattamento, considerando gli effetti di movimento e variazione degli organi a rischio, oppure 

accumulare la dose considerando le modifiche anatomiche. 

Le metodiche presentano per¸ alcune problematiche. Lôutilizzo di sistemi CBCT, dato il limitato campo di 

vista acquisibile, presenta problematiche inerenti alla definizione dei volumi e lo studio degli stessi. Infatti, le 

dimensioni delle immagini in estensione cranio-caudale e latero-laterale, sono limitate dalle dimensioni del detector.  

http://it.wikipedia.org/wiki/Mesh_poligonale
http://it.wikipedia.org/wiki/Bidimensionalit%C3%A0
http://it.wikipedia.org/wiki/Esaedro
http://it.wikipedia.org/wiki/Tetraedro
http://it.wikipedia.org/wiki/Tridimensionalit%C3%A0
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Figura 32: Esempio di artefatti di deformazione dovuti a campo di acquisizione limitato. 

 

Per tale motivo alcuni trattamenti estesi, quali il mesotelioma, il trattamento cranio spinale, la Total Body 

Irradiation e/o la Total Skin Irradiation potrebbero essere di difficile applicabilità in termini di ricalcolo giornaliero 

mediante sistemi di imaging on-board. Dagli studi effettuati e dalle esperienze durante la ricerca si evince 

immediatamente, che per attuare metodiche di Adaptive RT su volumi così ampi il ricorso a tecniche tomografiche ed 

elicoidali, diviene necessario. In alternativa lôutilizzo di rivelatori limitati può condurre ad errori e inefficienze. 

 Nellôimmediato futuro probabilmente sistemi ibridi LINAC-MRI o COBALTI-MRI potrebbero consentire tali 

possibilità, introducendo vantaggi anche in termini dosimetrici per il paziente. 

 

 

Figura 33: Studio dosimetrico di un trattamento Total Body Irradiation pediatrico mediante Tomotherapy  

 

 

Figura 57: Variazioni dosimetriche considerando il posizionamento reale del paziente durante il trattamento 

 

In contrapposizione alle limitazioni del campo di vista (FOV) esistono problematiche di calcolo sia nel caso di 

sistemi CBCT, sia nel caso di sistemi MVCT. Infatti, in entrambi i casi si ricorre ad una tabella di calibrazione e 

conversione delle HU e in densità elettroniche equivalenti. Nel caso della MVCT la tabella è creata come reale 
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corrispondenza tra le HU e le densità elettroniche di un fantoccio contenenti inserti a diverse densità certificate, come in 

precedenza dimostrato. Nel caso della CBCT si ricorre invece alla definizione di una tabella corrispondente ai tessuti 

contornati. 

Alcuni lavori hanno dimostrato la non stabilità nel tempo dei detector nel caso delle CBCT. Tali sistemi si 

degradano nel tempo e la loro sostituzione è inevitabile. Per ovviare a tali problematiche, si costruiscono tabelle di 

conversione HU e densità elettroniche, basate sui contorni. Ovvero diviene importante la segmentazione delle immagini 

ottenute mediante CBCT e la possibilità di attribuire pseudo-densità reali alle ROI ottenute. 

Tale metodica trova le sue radici, nel calcolo dosimetrico mediate Pencil Beam, su immagini di risonanza 

magnetica o su immagini CT con attribuzione delle densità elettroniche al contorno. 

   

Figura 58: Esempio di segmentazione (Contornazione) di immagini CBCT 

 

Figura 34: Esempio di tabella di conversione delle ROI in densità elettroniche. 

 

Come noto lôutilizzo di alte energie nel campo dellôimaging pone alcune limitazioni nelle discriminazioni di 

tessuti equivalenti, in particolare voxel a voxel o per tessuti con caratteristiche simili (es. adiposo e mammario, osseo e 

corticale, ma consente la discriminazione di tessuti in prossimità di protesi metalliche e quindi una riduzione degli 

artefatti) 

 

Figura 35: Esempio di artefatti da protesi metalliche ed effetto delle griglie di deformazione. 
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 Dal punto di vista sperimentale, lôutilizzo di tabelle di conversione pressoch® simili non introduce rilevanti 

differenze nel calcolo di dose, ma devono essere valutati in modo accurato eventuali degradamenti del detector che 

possono inficiare il calcolo complessivo. 

Rimane comunque esplicitato che il fattore determinante per operare un calcolo quotidiano della dose 

distribuita richieda lôutilizzo di immagini coerenti con il contorno del paziente e dei volumi di interesse, e che 

lôequivalenza o lôinterpolazione tra immagini non sia totalmente esatta, come si dimostra nel caso successivo.  

 

 

Figura 36: Effetto sui volumi delle variazioni locali di densità e della differenza di risoluzione delle immagini. 

 

Nelle immagini riportate si evince come il calcolo di dose giornaliero nel caso di un volume polmonare, possa 

essere influenzato da parametri respiratori /o da variazioni morfologiche del paziente durante il trattamento. In 

particolare per lôimmagine di destra sono evidenti sia le variazioni del volume di interesse, sia la presenza di tessuti ad 

alta densità, non più riscontrabili durante la terapia. 

Il ricorso a queste metodiche è stato più volte descritto da Van Herk e J.J.Sonke dimostrando che lôutilizzo 

dellôinformazione globale non sempre ¯ la miglior condizione per il trattamento, in particolar modo nel caso di 

trattamento molto conformati o in prossimità di organi a rischio sensibili. 

 

 

Figura 37: Co-registrazioni con focus globale e locale. 
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Se tale approccio è dimostrato per correzioni rigide e roto-traslazioni, diviene in analogia importante durante la 

fase di deformazione elastica, dove i campi dei vettori di deformazione (DVF) possono portare a soluzioni inesistenti a 

causa dellôimaging multimodale.  

La possibilità di focalizzare la deformazione solo su specifiche zone o ROI, consente di ottimizzare il vettore 

deformazione e le eventuali trasformazioni solo sulle zone di interesse. In alcuni casi tali prerogative possono essere 

importanti perché originano un miglioramento dellôinformazione locale, invece che globale.  

Nel caso riportato in figura (es. polmoni) si evidenzia, come la variazione anatomica del paziente in termini di 

contorno esterno introduca possibili errori nel calcolo della dose. Sicuramente la dose distribuita e la dose pianificata 

presentano differenze e i volumi irradiati, possono essere significativamente diversi e con essi le correzioni applicate al 

trattamento o la dose accumulato o sommata. Il ricorso a trasformate con focus locale può comportare roto-traslazioni e 

setup e/o posizionamenti più accurati nel caso di trattamenti complessi. 

 

 

Figura 38: Esempio di deformazione polmonare con focus sul polmone nel caso di immagini CBCT. 

 

 

Figura 39: Esempio di deformazione polmonare con focus sul polmone nel caso di immagini MVCT. 

 

Purtroppo però il vettore campo di deformazione può assumere differenze rilevanti secondo le aree di interesse 

e quindi ancora una volta portare a trasformate diverse e non univoche per lo stesso tipo di caso e situazione clinica. 

Nello studio delle immagini deformate MVCT si evince come trasformate locali o globali possono modificare il campo 

vettoriale complessivo a seconda che siano considerate, trasformate globali (es. includendo il contorno del body), 

oppure locali, focalizzando lôattenzione su target o strutture specifiche di interesse (es. midollo, cuore e polmoni). 

Si dimostra immediatamente che lôinformazione complessiva ottenuta e quindi lôeventuale calcolo dosimetrico 

può essere affetto da errori diametralmente opposti considerando le trasformate globali o locali. 

Un evento estremo è rappresentato dalla figura in cui è evidente come la cavità anatomica polmonare, presente 

in sede di pianificazione, sia stato funzionalmente invasa da parenchima polmonare a seguito della radioterapia, con 

significativa modifica dei tessuti interessati dal calcolo della dose. 
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Figura 40: Calcolo dosimetrico nel caso di invasione del parenchima polmonare della zona di cavità aerea. 
 

 

 

 

 

 

 

Il risultato complessivo della dose distribuita è variato in particolar modo per la quantità di dose distribuita al 

target e per la moderata dose aggiuntiva che il polmone destro percepisce in ragione della sua espansione nella cavità in 

precedenza identificata, ma non invasa da tessuto polmonare.  

Nello schema riportato si descrivono il flusso di lavoro per lôaccumulo di dose e il ricalcolo delle dosi erogate 

quotidianamente e lôeventuale pianificazione. 

 

Figura 41: Adaptive RT ï Variabili, ricalcolo e dose accumulation. 

 

I metodi di co-registrazione rigida permettono 6 gradi di libertà (x, y, z, pitch, roll, yaw), ma la forma e le 

distanze relative tra i voxel per target e OARs non cambiano. Le tecniche di rigid-body correction non sono più 

sufficienti per unôaccurata registrazione specie in ambito 4D o dose warping.  

Per attuare tecniche innovative di Adaptive RT ed eseguire il ricalcolo quotidiano delle dosi erogate, si devono 

necessariamente compiere processi ripetitivi, per tutte le immagini del paziente, che sono stati ottenuti durante le sedute 
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di terapia. Molti di queste attività sono effettuate durante la notte con script automatici, che consentono di limitare il 

consumo di risorse. 

Una volta effettuata la co-registrazione rigida tra la CT di riferimento (kVCT) e lôimmagine giornaliera 

acquisita (CBCT, MVCT), le ROI in precedenza contornate sono copiate da unôimmagine allôaltra. 

Effettuata la deformazione ibrida sono generati i vettori di campo che definiscono un mapping voxel-a-voxel 

(risoluzione di griglia comprese tra [0.10÷0.25] cm) tra lôimmagine di riferimento e quella giornaliera. 

Per ogni immagine, si effettua un reverse mapping delle strutture, per creare i nuovi contorni, delle ROI 

analizzate, sulla CTi-esima. Nellôultima fase, si deforma la griglia di dose (dose warping), per adattare il piano di 

trattamento alle variazioni morfologiche del paziente.  Nello specifico è possibile ottenere il confronto tra le mappe di 

dose ottenute dalla somma aritmetica delle griglie dosimetriche, ottenute mediante imaging on-board e ricalcolo 

notturno delle singole sedute di trattamento sulle immagini reali del paziente (dose tracking). 

Si procede poi al confronto delle informazioni dosimetriche ottenute per ciascuno delle possibilità individuate. 

Tale confronto consente di ottenere tre tipologie di informazioni: 

1. Confronto tra le dosi erogate e le dosi deformate 

2. Confronto tra le dosi calcolate e le strutture deformate 

3. Accumulo della dose, considerando le variazioni anatomiche. 

Dal confronto è possibile determinare se sia auspicabile ripianificare il trattamento, sulla base delle nuove 

condizioni anatomiche o proseguire la terapia senza introduzione modifiche. 

5.1.1 SOMMA DI DOSE, ACCUMULO DI DOSE E DEFORMAZIONE DELLA DOSE  

Nella pratica attuale il concetto di accumulo di dose (Dose Accumulation) e somma di dose (Dose Summation) 

sono aspetti che possono generare differenze significative nella stima della dose effettivamente distribuita nel paziente; 

si parla, infatti, di stima, perché in ogni caso sono effettuate mediante sistemi di calcolo computerizzati e quindi non 

esiste certezza che siano consistenti e/o uguali con la dose erogata a livello cellulare. Tale certezza sarebbe 

individuabile solo mediante sistemi di dosimetrie in vivo e mediante misure sperimentali in paziente. 

Per identificare la differenza sostanziale tra le due metodiche, si consideri che nel caso del dose summation 

effettuiamo una sommatoria delle matrici di dose, mentre nel caso del dose accumulation effettuiamo una stima di 

accumulo della dose nei singoli voxel che compongono organi e target.  

La terza opzione matematicamente possibile sarebbe la deformazione della dose (Dose Warping). La 

deformazione della dose consiste nel deformare la matrice di dose distribuita, sulla base della co-registrazione elastica 

delle immagini e/o sulla base delle deformazioni delle ROI. 

Esistono quindi una matrice inversa e un indice (Sørensen-Dice Index) per cui è possibile comparare la 

similarità tra due campioni o una distanza (Hausdorff Distance), tale per cui è possibile misurare la distanza tra due 

sottoinsiemi di uno spazio metrico. Tali risultati possono poi essere applicati alle dosi corrispondenti alle immagini, in 

egual misura. 

Come immaginabile i principi fisici delle radiazioni ionizzanti e del rilascio della dose in materia, non possono 

essere uguali a quelli ottenuti dalla deformazione degli oggetti o delle immagini. La comunità scientifica dibatte su 

questôaspetto, poiché da un lato è possibile ottenere indicazioni quasi immediate della correttezza della dose distribuita, 

semplicemente correlando le immagini, dallôaltro è evidente che la dose calcolata, mediante metodi Monte Carlo o 

Collapsed Cone Convolution sono più accurate e considerano molti aspetti fisici e morfologici presenti al momento del 

calcolo di dose. Alcuni esempi precedentemente esposti dimostrano come nel ricalcolo delle dosi sulla base delle 
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condizioni anatomiche reali del paziente al momento della terapia, possano consentire di valutare possibili variazioni 

locali di densità (es. variazioni del parenchima polmonare). Non va però dimenticato che le matrici di dose ricalcolare, 

potrebbero avere risoluzione spaziale o posizione diversa dei singoli organi e che quindi la sola somma della matrice, 

potrebbe comportare in egual misura inadeguate accuratezze nel calcolo complessivo del trattamento. 

È quindi evidente che fattori quali la roto-traslazione o il ricampionamento delle matrici di dose, oppure il 

movimento e variazione del volume sono effetti determinanti nellôaccuratezza del processo. 

Sia il dose summation che il dose accumulation sono attualmente studiati nellôambito scientifico proprio per la 

natura imprecisa insita nel loro calcolo e applicazione. Per attuare tali metodiche si può ricorrere alla co-registrazione 

rigida ed elastica delle matrici. Entrambe presentano vantaggi e svantaggi. 

Per dimostrare la fattibilità di tali processi e studiare possibili effetti legati al movimento, è stato sviluppato un 

prototipo di robot in grado di simulare movimenti dôorgano e tumori e consentire lôacquisizione di studi 4DCT e la 

verifica dosimetrica del calcolo mediante dosimetri a termoluminescenza (TLD) o camere a ionizzazione. 

5.1.2 DOSE SOMM A (DOSE SUMMATION ) 

Utilizzando la dose frazionata, la dose nel voxel iesimo, è calcolata per ogni organo deformato. La struttura di 

interesse e la struttura della prima frazione sono sommate per determinare la dose totale nel punto iesimo dell'organo. La 

prima matrice di dose è calcolata o sul contorno originale o sulla struttura deformata. Per confrontare questo con la dose 

complessiva erogata o pianificata, generalmente si moltiplica il valore per il numero di frazioni complessive del 

trattamento, fino alla dose totale complessiva, come se il paziente continuasse ad essere trattato con le medesime 

condizioni di deformazione.  

 

Figura 42: Esempio di ricalcolo della dose e calcolo della differenza dosimetrica (Strutture non deformate.) 

 

Durante il dose summation, non necessariamente le informazioni microscopiche sono individuabili. Il ricorso a 

strumenti quali il DVH cumulativo, potrebbe non fornire informazioni adeguate, su quanto realmente accaduto. Infatti, 

il DVH cumulativo, unisce le variazioni opposte, compensando lôinformazione nel suo complesso. 

Utilizzando strumenti analoghi, ma concettualmente diversi, come il DVH differenziale è possibile individuare 

variazioni microscopiche nei voxel. La locale differenza dosimetrica, potrebbe non essere apprezzata dal punto di vista 

statistico mediante DVH cumulativo. Senza trasformata elastica la somma eventuale del voxel potrebbe portare a 

valutazioni errate della dose distribuita nellôorgano. (Esempio nelle cavità dominali o in prossimità di organi 

interfacciati ad esse). Tipicamente nel caso della dose sommate, non necessariamente le dosi massime nel voxel 

specifico, potrebbero essere rispettate, con potenziale problemi nella valutazione degli organi seriali, che sono più 

sensibili alle dosi massime. 
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Figura 43: DVH Cumulativo e DVH Differenziale. 

  

5.1.3 DOSE ACCUMULATA  (DOSE ACCUMULATION ) 

La matrice di deformazione è utilizzata per deformare il contorno è in analogia usato per deformare la dose di 

ogni seduta, rispetto alla prima frazione o alla precedente utilizzando la matrice di deformazione calcolata per lo 

specifico organo di interesse. Una volta che tutte le distribuzioni di dose sono trasformate alla prima frazione di terapia, 

o sono trasformate, rispetto al giorno di interesse per lo studio e lôaccumulo di dose, le matrici sono sommate 

spazialmente e imposte su una sola immagine di riferimento. In questo caso i contorni e le immagini di riferimento, 

individuano la dose distribuita. Ovviamente questa metodica non tiene conto se non nella matrice delle variazioni 

continue nel tempo delle forme dei volumi. Ovviamente considera però la dose complessiva dei voxel appartenenti a 

quella forma, tenendo conto delle singole variazioni quotidiane, calcolate elasticamente durante il ciclo intero. 

In entrambi i casi è possibile per differenza valutare quanto è stato erogato sul paziente, sulla base delle stime 

dosimetriche e sulla base del DVH. Questa procedura ovviamente affetta, come ripetutamente dimostrato, dal fatto che 

non sono realmente dosi calcolate mediante metodo Monte Carlo o simili, ma sono ragionevoli se il campo vettoriale 

delle deformazioni è praticamente simile allôoriginale. Il ricorso a strumenti di trasformata elastica, consente di 

accumulare voxel a voxel la dose realmente distribuita. Nei grafici e figure riportati, si apprezza come le variazioni 

anatomiche esterne del paziente, portano a sovradosaggi di aree specifiche, allôinterfaccia di organi importanti (es. 

laringe).  

 

Figura 44: Dose accumulation, distribuzioni di dose e confronto tra le diverse sedute di terapia. 
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Figura 45: Variazioni dosimetriche complessive tenendo conto delle singole dosi deformate durante il ciclo di terapia. 

 

Lôutilizzo di sistemi di imaging on-board (es. con limitati FOV) possono portare ad accumuli della dose errate. 

Tali errori possono essere dovuti ad errate trasformate di dose o improprie valutazioni delle dosi differenza ottenute. 

Negli esempi riportati si può immediatamente verificare come lôassenza di campo di vista nella CBCT possa 

portare e ricalcoli inappropriati delle zone claveari e ossee, con inevitabile informazione errata al professionista, nel 

caso questa sia utilizzata in modo acritico. 

 

 

Figura 46: Confronto distribuzioni di dose di pianificazione e mediante ricalcolo su CBCT. 

 

Figura 47: DVH cumulativo e confronto differenziale delle dosi distribuite (individuazione Hot-Spot.) 

 

Tali variazioni possono poi paradossalmente essere non individuabili quantitativamente mediante lôutilizzo di 

strumenti quali il DVH. Infatti, esiste una regione di hot-spot evidente nella zona claveare, ma che è marginalmente e 

non individuata mediante il DVH, non essendo stata contornata. Inoltre questa variazione sembra apparentemente non 

comportare significative variazioni al volume irradiato, nonostante sia localmente e spazialmente distribuita proprio in 

prossimità del target stesso. 

 






































































































































































































