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ABSTRACT

Un innovativo micro scanner CT per piccolo animabasato su di una sorgente che genera una
coppia di fasci X Quasi-Monocromatici paralleli cdiverse energie selezionabili — € in corso di
installazione e caratterizzazione al DipartimeritBigica dell’'Universita di Bologna.

Lo scopo della ricerca e quello di effettuare I'gimay radiologicoin vivo del tessuto tumorale
e/o dei pattern di neo-angiogenesi in una fasendstgca precoce realizzando la separazione del
tessuto patologico da quello sano per mezzo detlaicamulti-energy che consiste nell’'utilizzo di
due o piu fasci di raggi X quasi-monocromatici iostituzione dell'unico fascio policromatico
utilizzato nella radiologia convenzionale. Lo stemto consentira inoltre lo studio, sui topi, della
crescita tumorale e della formazione delle metapesdifferenti tipologie di tumore.

Per la diagnosi precoce del tumore e essenziadéeesssgrado di rivelare i cambiamenti tissutali
precancerosi, come la neo-angiogenesi. Si tratti@ g@neccanismo che si verifica in una fase iniziale
dello sviluppo della patologia ed e dovuto alladuzione di molecole che stimolano la creazione di
nuovi vasi sanguigni per alimentare la crescitéedsdllule cancerose.

Come dimostrato in precedenti studi di fattibifi1d, un sistema di imaging basato su due fasci
di raggi X quasi-monocromatici di differenti enexdornisce maggiore sensibilitd nella rivelazione
di basse concentrazioni di mezzo di contrasto mdapetto ai tradizionali apparati RX con fascio
policromatico. La&K-edge dual energy radiology € una tecnologia potenzialmente in grado di rieela
il processo di neo-angiogenesi tumorale in uno istgatecoce quando la strumentazione
convenzionale non dispone di sufficiente sensébilit

Inoltre, la possibilita di selezionare le energiei dasci quasi-monocromatici consente
I'applicazione dellaviulti-Energy Quasi-MonochromaticRadiology: selezionando opportunamente le
energie € possibile esaltare le differenze fra éffaenti di attenuazione lineare del tessuto
patologico rispetto a quello sano aumentando iktresto della patologia. Infatti, la tecnica multi-
energy consente di ricostruire il numero atomiclicate e persino la composizione chimica del
tessuto irradiato. Tuttavia, per ottenere questaltato, si dovrebbero conoscere le bande di emergi
in cui l'assorbimento dei raggi X da parte del tégstumorale eventualmente differisce
significativamente da quello dei tessuti sani. Beesto motivo e stata iniziata una sistematica
caratterizzazione radiologica di molti tipi di tassani e neoplastici, murini e umani allo scopo d
costituire un catalogo dellénestre di energia in cui sara possibile applicare la metodica multi-
energy.
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RAZIONALE

Come dimostrato da svariati studi, il tumore rich@é&aun incremento del flusso sanguigno per
fornire | nutrienti e I'ossigeno necessary alla soatinua crescita. La neo-angiogenesi inizia non
appena il tumore comincia a svilupparsi ed é urke ggime modificazioni che si producono nel
tessuto patologico [2]. | nuovi vasi sono spessomimerosi rispetto a quelli che si trovano in un
equivalente volume di tessuto normale. Inoltre essio frequentemente incompleti e pertanto
possono scambiare fluidi con i tessuti circostdntmolti casi, la ricerca diattern neoangiogenetici
nel letto vascolare costituirebbe un potente mefmida diagnosi precoce del tumore [3].

L'utilizzo di radiazione altamente monocromaticaottenuta dal sincrotrone [4], [5] — o di
radiazione quasi-monocromatica — ottenuta per melkzzmonocromatori con target di cristalli a
mosaico [6] — puo aumentare la quantita di inforio@izradiologiche estratte dal tessuto in esame
[7], [8]. In particolare ildual-energy subtraction method €& stato utilizzato con successo nella
angiografia in scansione [4], [5], [9], [10] e irammografia [11], [12]. Nel noto lavoro di Alvarez-
Makowsky [13], due differenti energie sono statézaziate per separare i contributi allassorbimento
della radiazione dovuti agli effetti fotoelettrieoCompton. Altri ricercatori hanno utilizzato raggi
monoenergetici per separare i1 contributi dei deifdr tessuti alla formazione dell'immagine
diagnostica oppure per cancellare selettivamenliéntmagine complessiva il contributo di uno
specifico tessuto [14], [15]. Recenti sviluppi hantondotto all’utilizzo della tecnicdual-energy
per la ricostruzione del numero atomico efficaadetla composizione chimica dei materiali irradiati
[16].

La tecnicaK-edge puo evidenziare il tessuto tumorale identificangattern angiogenetici. Tale
tecnica richiede l'iniezione, nel paziente, di urezamo di contrasto iodato e l'utilizzo — come
sorgente radiogena — di una coppia di fasci diirXggnonocromatici con energie riuspettivamente
minore e maggiore del K-edge dello iodio (33.2 keVimmagine diagnostica si ottiene mediante il
classico algoritmo di sottrazione dellimmagine.[H causa della sua alta sensibilita alle basse
concentrazioni di iodio, questo metodo ha la patdita di rivelare i pattern angiogenetici [17] (si
veda anche la Fig. 1).

Fig. 1: Immagini di un fantoccio dinamico in cui un mezdio
contrasto iodato scorreva all'interno di sei cateten calibro di
(0.40t0.05) mm, (0.8680.05) mm, (1.080.05) mm, (1.680.05)
mm, (1.8@&0.05) mm e (2.080.05) mm rispettivamente. La
concentrazione dello iodio era di 185 mg/ml. Leedse sezioni
visibili nel fantoccio sono costituite da blocchii desina
epossidica, di spessore 20 mm, entro cui sono Stavati i
cateteri. Le miscele di resina epossidica di ogrziae sono
state scelte per simulare la densita dell’'osso éivdirsi tessuti
molli e calibrate in TC per mezzo dei numeri Houglst

Alla destra le immagini ottenute con un angiogredonmerciale
Siemens; a sinistra le immagini ottenute con laitec K-edge
durante le prove di fattibilita. Anche se I'inmmagiiK-edge €
row, senza filtrazioni né software enhancemengsi piu sottili
si distinguono nettamente meglio.




D’altro canto, la tecnicadual-energy o, piu in generale, lanulti-energy radiology, puo
evidenziare le strutture tumorali misurando laatghza nelle proprieta di assorbimento dei raggi X
tra il tessuto sano e quello patologico e/o rivetata struttura chimica del tessuto tumorale [16],
[18], [19]. Questa metodica richiede due o piu famonocromatici con energie sezionate in un
intervallo che dipende dal tipo di tessuto patalogche si sta cercando. Sfortunatamente, il
coefficiente di assorbimenta(E) dei tessuti patologici — e dei corrispondentstdssani — € noto
solamente per pochissime patologie [18], [19]. d&dd € stato avviato uno studio sperimentale delle
proprieta di attenuazione dei tessuti cancerosig®ro caratterizzazione rispetto ai corrisporiden
tessuti sani.

Per studiare sistematicamente le proprieta detieidke radiologiché-edge e multi-energy,
applicate alla diagnosi precoce del tumore e passkrvazione, con tecniche di imaging fisico, della
crescita e della metastatizzazione del tessutoralece stata sviluppata una apparecchiatura micro
TC in grado di produrre da due a quattro fasci goesiocromatici nell'intervallo di energia da 20
keV a 70 keV. La micro TC consentira di effettusmn@ging radiologico multi-energy in scansione e
tomografico su piccoli animali. L'installazione tile strumentazione € ora in fase di ultimazione e
sono cominciate le operazioni di caratterizzazideléa sorgente.

STUDIO DEL TUMORE MEDIANTE IMAGING RADIOLOGICO

Ultimata la fase di caratterizzazione, I'apparaiormTC consentira di effettuare I'imaging con
le diverse metodologie innovative-edge e multi-energy su topi con diverse tipologie tumorali
forniti dal Laboratorio di Immunologia e Biologiake metastasi presso la Sezione di Cancerologia
del Dipartimento di Patologia Sperimentale dell'émsita di Bologna. Il Team del Laboratorio ha
esperienza di modelli in vivo per lo studio di tiim@mani e murini accresciuti su topi e mettera a
disposizione vari modelli murini di crescita tumieraer studi in vivo. Lo stabulario & “stabilimento
autorizzato” sia per l'allevamento che per la gpentazione. Tutti i progetti di sperimentazione
vengono sottoposti per l'autorizzazione al Comitataco Scientifico dell’'Universita di Bologna e
successivamente inviati al Ministero dell’lstruziptuniversita e Ricerca (MIUR).

In particolare i modelli tumorali disponibili rigudano:

a) crescita nel polmone di noduli metastatici ptoddall'inoculo endovena o sottocute di
cellule tumorali di topo. Le cellule di partenzaridano da carcinomi polmonari e carcinomi
mammari di topo;

b) crescita tumorale e metastatica in topi atimi@uesti topi immunodepressi consentono lo
studio della crescita in vivo tumori di origine un@a Sono disponibili linee cellulari derivanti da
tumori muscolo-scheletrici (rabdomiosarcomi, oséeosmi, sarcomi di Ewing) e da carcinomi
(mammella, colon) umani;

c) sviluppo spontaneo di neoplasie maligne in tgpneticamente modificati. Topi con
alterazioni di geni del cancro consentono lo studal’intero processo di cancerogenesi, e
rappresentano i migliori modelli oggi disponibilepl’analisi della storia naturale dei tumori. |
modelli utilizzati riguarderanno il tumore mammagiopi transgenici per 'oncogene HER-2/neu), il
carcinoma prostatico (topi TRAMP), i carcinomi @eljhiandole salivari ed il rabdomiosarcoma
(topi transgenici HER-2/neu e knockout emizigot8p5



L a tecnica multi-energy

Utilizzando due o piu fasci monocromatici, le inf@zioni che si possono ottenere sul tessuto in
esame aumentano. Tale metodo puo essere in gratistidguere i differenti tessuti quando i loro
coefficienti di attenuazione lineare sono noti #ediscono significativamente in qualche “finestra”
di energia. Come gia detto in precedenza, la tacmalti-energy puo essere applicata in diversi
modi. Di seguito viene presentato un metodo perefieze un’immagine in tre elementi base,
acquisendo tre immagini monocromatiche a differenérgie.

Si consideri un campione costituito da tre différestrati di diversi tessutil;, T, e Tz (per
esempio 0sso, tessuto molle, iodio e cosi viagskutol; ha un coefficiente di attenuazione lineare
noto 4 (E), ma non se ne conoscono spessiree densitdo;. Se si usano tre fasci di raggi X
monocromatici di energig per ottenere tre immagini, 'assorbimento logaictp(g;) e:

p(e;)=Mn| - (e ] =14 (8,) oM+ 115(5)) P A+ 1) P A= D 1 (£) oA (1)

In modo piu compatto, posiaj=Li(&) exi=piA; Si pud scrivere:
P, = 2 My (2)

hY

Il sistema lineare (2), se non € singolare, si pgolvere perx;, che rappresenta lo spessore
equivalente del tessut®. Il formalismo pu0o essere immediatamente estesoNpéessuti. La
condizione e di averl equazioni peN diverse energie e la matrigg non singolare.

In Fig. 2 si puo vedere un fantoccio compositoiz#dto per una simulazione. Il fantoccio e
costituito da strati sovrapposti di tessuto madigso e vasi perfusi di iodio. Sono state simulate |
immagini ottenute con fasci monocromatici di 30 KeMKeV and 80KeV. Risolvendo il sistema
(2) per ogni pixel dell'immagine, otteniamopeoiezioni tessuto-equivalente dell'immagine.

30 KeV 40 KeV 80 KeV

soft tissue (20 mn

blood vessel with

iodine (5 mm)
// .
soft tissue
bone (30 mm) (40 mm)

Soft Tissue Bone lodine

Fig. 2: a sinistra si pud vedere la struttura del fantmcamposito. A destra in alto le proiezioni delttatio simulate
alle tre diverse energie. A destra in basgurégezioni tessuto-equivalente per i tre differenti tessuti.



STRUMENTAZIONE

Lasorgentearaggi X quasi-monocromatica

Il fascio policromatico generato da un tubo a raggncide su tre cristalli a mosaico di grafite
pirolitica 002 delle dimensioni di 280x1 mnT ciascuno e dispersione del mosaico di ©(28ghly
Oriented Pyrolytic Graphyte). La scelta del tadjedHOPG €& dettata dall’esigenza di avere un fascio
diffratto con fluenza fotonica elevata e un FWHM dica 3 keV. Questo sistema di quasi-
monocromatizzazione fornisce due fasci paralleti eaergia variabile [1], [22]. Il fascio primario,
proveniente dal tubo RX, viene collimato da unalfema di piombo, diffratto dal druppo di cristalli
e quindi inviato a un ulteriore blocco di collimat@ alle due fenditure parallele di uscita. Il
posizionamento dei cristalli e dei collimatori é@uatizzato e pilotato dal software.

Nel seqguito verra brevemente descritto il modell@achariasen [23] per il caso generale del
cristallo a mosaico. Tale modello é un’estensiaglecdso del cristallo a mosaico ideale e tieneacont
degli effetti dovuti allo spessore finito e delsasbimento secondario nel cristallo. L'accuratedeh
modello fino al 5° ordine di diffrazione é statosmiato sperimentalmente da altri autori [24], [25].

Il potere riflettenteP del cristallo viene scritto come funzione dell’egia E e dell’angolo di
incidenza della radiaziong:

P(E,8) = (WQ+ ) = (WQ+ 1) -W7Q? x{l— U sind exil-UT,) ®)
, e (WQ+ 14, )sinh(UT,) +U sing cosfUT,)
_ 1 2 _\A12(2
Y= sin@ (WQ + 4, )° -w?Q )
Q=12 A (1o B (5)
° sin29, 2

)=t od B9

W(S, ﬂ)-nmexr{ 2 j
(6)

2a =217+ 2In 2 =mosaicspread FWHM of W)
2dsind, =nA  Formula di Bragg (7)

dover, € il raggio classico dell’elettrond, la lunghezza d’onday I'ordine di diffrazione, ko il
coefficiente di attenuazione lineare del carborjita densita delle celle di diffusionE,il fattore di
struttura del cristallog I'angolo di Bragg,T, lo spessore del cristallo. | termi@ e W sono

rispettivamente il fattore dipendente dall’energid fattore di dispersione angolare gaussiano del
cristallo a mosaico ideale:

1

P dea Mogiic(E’ﬁ) = 5 QW (8)

0

Se lo spettro del fascio primario € noto, lo spetiffratto Siifracted € I'iNtensitalgisracteds PUO
essere calcolata per mezzo dell’equazione (3):



Siiffracted (E1 19) = Sident (E) [P(E1l9) 9)

| itracted (’9) :J.Sdiffracted (E119) dE (10)

Il calcolo include | contribute fino al 3° ordine diffrazione. In Fig. 3 sono riportati o spetteo
l'intensita del fascio diffratto calcolati seconiflonodello generale del cristallo a mosaico.

Diffracted Beam Relative Intensity
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Fig.3: Spettro del fascio diffratto e sua intensita. Lo
spettro incidente utilizzato per il calcolo & upidb
spettro generato da anodo di tungsteno a 120 kii. Tu
6 i dati cono espressi in unita di intensita del fasc
incidentel ,=1. L'intensita ha un massimo a circa 1.8°
(60 KeV) e decresce allaumentare dell’'angolo
(quando l'energia del fascio diffratto decrescea L
risoluzione energetica, al contrario, € migliore a
grandi angoli.
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|l sistemadi rivelazione

Il rivelatore e costituito da due CCD lineari acp@ti con CsI(Tl), prodotti dalla Hamamatsu,
montati parallelamente per leggere contemporane@redue fasci generate dal monocromatore.
Ogni rivelatore & costituito da 307228 pixel quadrati con un‘are attiva di circa ¥60mnf. La
dimensione del pixel € di 488 um. Lo CsI(Tl) é stato accresciuto in forma di magbi di
scintillatore, del diametro di circa Bm allo scopo di evitare la dispersione della luge d
scintillazione e mantenere una buona risoluzionazigge. Il sistema di rivelazione — con
I'elettronica di front-end appositamente sviluppat& stato montato in un contenitore a tenuta di
vuoto e raffreddato mediante una batteria di deé#tier per ridurre il rumore termico. L’elettroaic
di condizionamento e acquisizione, anch’essa spétgpappositamente per la specifica applicazione,
consente di eseguire fino a otto letture per secatell'intero sistema di rivelazione. In Fig. 4 e
riportata 'immagine in scansione di un test-patteommerciale.



Fig. 3: Immagine del Wellhofer ETR1 multipurpossttpattern eseguita per la verifica delle propriktinaging del
sistema di rivelazione. L'immagine é stata acqaistn uno dei due CCD lineari, in modalita scarsion
con un fascio quasi-monocromatico di energia alroate pari a 35 keV.

Il sistema tomogr afico

Il sistema CT include le parti meccaniche e satratt per la scansione e la rotazione
dell’'animale, i motori e i loro sistemi di control{encoder), i sensori per il controllo delle vhiiia
critiche: la temperature del tubo RX, I'esposiziplzetensione e la corrente anodiche che vengono
campionate con continuita e registrate assiemanatiagine. Tutti i controlli sono integrati in un
pacchetto software appositamente sviluppato irokggio LabVIEW. Il diagramma a blocchi in Fig.

4 evidenzia le parti principali del sistema CT.dtadio di traslazione ha una corsa di 400 mm e una
precisione di 1Qum. Lo stadio di rotazione ha una ripetibilitd dicai 0.1° su una corsa di 180°. Il
tubo RX con il monocromatore e il rivelatore sorsséti agli estremi opposti del braccio rotante. Il
gantry ha un diametro di 300 mm. In Fig. 5 una fiétda micro CT.

Fig. 5: Foto del sistema CT in cui si evidenziahbraccio rotante
con il tubo radiogeno e il supporto per il rivel@oAttualmente il
monocromatore € in fase di caratterizzazione. Siymdere il tubo di
supporto per I'animale, entro tale tubo scorrerangas (ossigeno,
anestetico, aria calda) per il supporto vitaletdpb.
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Fig. 4: Diagramma a blocchi del sistema CT.
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