3 DIMENSIONAMENTO DI UN COLLIMATORE PER MONITOR DI DOSE

La somministrazione di una dose conforme sul volume di trattamento, cioè irradiare solo il tumore risparmiando i tessuti sani circostanti è la caratteristica più importante nell’adroterapia. Per questo motivo emerge la necessità di disporre di strumenti di calcolo estremamente precisi.
Il trattamento clinico del paziente è preceduto dall’acquisizione delle informazioni spaziali relative al volume da trattare con le particelle. La risonanza magnetica e la tomografia assiale computerizzata forniscono queste informazioni, che poi vengono utilizzate dal radioterapista per definire con precisione la regione del tumore da trattare e per prescrivere la dose necessaria alla distruzione delle cellule tumorali. 
Il software TPS (Treatment Planning System), a partire dalle informazioni della tomografia computerizzata del paziente, consente di ottenere i valori dei flussi e delle energie degli adroni che devono essere somministrati al paziente. 
L’interazione della radiazione con i tessuti biologici e il danno prodotto, calcolare la quantità e la qualità della radiazione necessaria, sono tutte cose da valutare prima di procedere con la terapia. 
Il ruolo del monitor di dose è fondamentale durante la terapia perché si è in grado di misurare la quantità di dose effettivamente rilasciata al paziente e di fare in modo che tutta la radiazione necessaria, valutata preliminarmente, colpisca la massa tumorale causando la morte delle cellule malate. I gamma e i neutroni, emessi in seguito all’interazione del fascio con il paziente, costituiscono la radiazione indotta lungo la direzione del fascio. Il collimatore accoppiato a un rivelatore di fotoni, permette di misurare questa radiazione, che essendo correlata con la quantità di energia associata alla radiazione primaria, consente di dedurre in principio la distribuzione della dose.
Questo terzo capitolo è dedicato al progetto di un collimatore per la misura della dose in adroterapia.
Nell’adroterapia, come visto nel capitolo 1, è fondamentale centrare le cellule tumorali con il fascio di particelle adroniche e causarne la loro distruzione, risparmiando il più possibile i tessuti sani. 
La possibilità di ridurre la dispersione laterale del fascio di particelle e di localizzarlo sulla zona tumorale, riduce il rischio di indurre danni al paziente causati da una scarsa distribuzione della dose. Inoltre, misurare la quantità di dose data al paziente è di fondamentale importanza per evitare di somministrare radiazioni inutili e per non rischiare di sottoporlo ad un numero inadeguato di sedute della terapia.
Il passaggio del fascio di adroni nel paziente eccita i nuclei dei tessuti attraversati. Questi nuclei instabili hanno un eccesso di energia. Con meccanismi di decadimento radioattivo, questa energia di troppo viene emessa in pacchetti di energia (raggi gamma) e i nuclei ritornano ad assumere una configurazione stabile diseccitandosi in tempi brevissimi, diventando a loro volta degli emettitori gamma. Il numero dei gamma emessi è direttamente proporzionale alla dose rilasciata (Fig. 4) e permette, se rivelata, di monitorare la dose rilasciata nel paziente. Tale correlazione fra dose rilasciata dal fascio di adroni ed emissione di gamma da diseccitazione è riportata recentemente in letteratura (Fig. 1). 
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Figura 1. Correlazione tra posizione dei gamma emessi e la posizione del fascio terapeutico dei carboni. (E. Testa et al (PTCOG 48))

Il meccanismo di emissione dei gamma, quindi, può essere alla base di una dosimetria purchè si riesca a ricavare la mappa di emissione dei gamma di diseccitazione e, in ultima analisi, a tracciare la direzione dei gamma emessi con un dispositivo a collimazione. 
Dagli studi effettuati sui collimatori per SPECT, ho estrapolato una strategia per un design ottimale di un collimatore da utilizzare per particelle molto più energetiche dei fotoni gamma usati nella SPECT. A partire dalle problematiche che si possono riscontrare durante la collimazione di fotoni di energie di (2×10-1 ÷2×101 MeV), quali sono quelli usati per la misura della dose in adroterapia, e dal compromesso esistente tra sensibilità e risoluzione (capitolo 4), si è progettato un collimatore con sensibilità massima per una risoluzione specifica. 
In questo capitolo verranno esposte in dettaglio le scelte fatte in merito al design e al materiale, i problemi che hanno influenzato la scelta dei parametri geometrici e la strategia di dimensionamento. 


















3.1 Scelta del design del collimatore

La performance di un collimatore è influenzata pesantemente dalla geometria del collimatore. I parametri geometrici che caratterizzano questo componente riguardano sia la geometria globale (allineamento e arrangiamento dei fori per tutto il collimatore) che la geometria locale (diametro dei setti, spessore dei setti, spessore del collimatore). 
La disposizione dei canali è tale da selezionare le desiderate direzioni di propagazione delle particelle. Come visto nel capitolo 2, i collimatori possono essere convergenti, divergenti o a canali paralleli (Fig. 2). 
L’uso di collimatori convergenti può presentare il problema dell’eccessivo restringimento del fascio di particelle (infatti questi vengono principalmente usati nella SPECT per la diagnostica di organi più grandi rispetto all’area di rivelazione), mentre i collimatori divergenti producono un effetto di magnificazione a spese però di sensibilità e risoluzione (vengono spesso usati nella SPECT per la diagnostica di organi di piccole dimensioni). I collimatori a canali paralleli, per i quali questi sono  posti parallelamente l’uno all’altro,  sono la scelta geometrica più semplice.
Per il progetto di un collimatore per la misura della dose in adroterapia, la scelta effettuata sulla disposizione dei canali è stata quella di canali paralleli, e non solo per la loro semplicità, ma anche e soprattutto perché per sorgenti non puntiformi, come nel nostro caso, i canali paralleli permettono il passaggio di un maggior numero di particelle. 
Per quanto riguarda la forma dei fori, si è scelto di adottare dei fori di forma quadrata (Fig. 3). 
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Figura 2. Collimatore a canali convergenti, a canali divergenti, a canali paralleli.

In generale i parametri che caratterizzano un collimatore a canali paralleli sono: 
· lo spessore del collimatore;
· la distanza tra i centri di due fori adiacenti;
· la forma dei fori;
· il diametro geometrico medio dei fori;
· lo spessore dei setti;
· la distanza tra il piano-sorgente emettitore di fotoni e la faccia d’ingresso del collimatore;
· la distanza che descrive il gap che c’è tra il retro del collimatore e il piano di rivelazione dei gamma (scintillatore).
In questo progetto lo spessore del collimatore (indicato con T), la distanza tra il piano-sorgente emettitore di fotoni e la faccia d’ingresso del collimatore (indicata con F), la distanza che descrive il gap che c’è tra il retro del collimatore e il piano di rivelazione dei gamma (indicata con B) sono assunti come valori fissati, scelti in base alle esigenze spaziali.    
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Figura 4. Numero dei gamma emessi (Number gamma) dal paziente in funzione della profondità (depth, mm). E’ evidente come in corrispondenza della massa tumorale vi sia un picco di gamma emessi (picco di Bragg). I gamma emessi essendo direttamente proporzionali, consentono di monitorare la dose.     






3.2 Scelta del materiale

Il designer di collimatori può scegliere il materiale più adatto per questo componente. 
Il materiale di un buon collimatore di particelle deve avere un alto coefficiente di attenuazione µ all’energie dei fotoni incidenti in modo che le particelle incidenti siano assorbite nei setti se non viaggiano parallelamente ai fori.
Questa proprietà implica l’uso di materiali ad alta densità poiché il coefficiente di attenuazione µ è proporzionale alla densità ρ ().
I materiali dei migliori collimatori hanno elevata densità ρ e alto numero atomico Z. 
Nella progettazione è necessario considerare anche il peso del collimatore come parametro fondamentale. In alcune applicazioni un collimatore può essere troppo pesante per essere posizionato manualmente e subire un movimento meccanico, e soprattutto quando si ha a che fare con fotoni molto energetici (E>1 MeV),  il peso del collimatore può diventare un vero problema. L’uso di cavalletti per le camere gamma può essere un’ottima soluzione nella capacità di tollerare il peso del collimatore.
Il materiale scelto per questo progetto è il tungsteno (Fig. 5), il cui simbolo è W. Questo materiale è stato scelto per il suo elevato numero atomico (Z = 74) e per la sua densità (ρ = 19250kg/m3). È un metallo di transizione duro, pesante, di colore da bianco a grigio-acciaio, noto per le sue buone proprietà reologiche. Si trova in numerosi minerali, tra cui la wolframite e la scheelite. Questo materiale ha una grande capacità di schermare le radiazioni, per questo è molto usato nelle applicazioni ove sia richiesta una buona capacità di assorbimento congiunta a dimensioni ridotte, inoltre è un materiale lavorabile con più facilità del piombo, meno inquinante e più resistente. 
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Figura 5. Posizione del tungsteno nella tavola periodica.
(http://www.progettomeg.it/FFredda3.htm)


3.3 Problemi che influenzano la geometria del collimatore

I problemi che possono influenzare la geometria e quindi la performance del collimatore non possono essere trascurati durante la sua progettazione.
Per poter fare un buon progetto preliminarmente si sono esaminati i seguenti problemi:
· penetrazione della radiazione non collineare attraverso i setti del collimatore;
· il minimo spessore dei setti imposto dai limiti di fabbricazione.
Si ricorda qui che la probabilità di interagire, e quindi di essere assorbito o deflesso, di un gamma dentro la materia, in funzione dello spessore x percorso è data da: 

P (x) = µ e-µx,

con µ = coefficiente di attenuazione del materiale, dove µ è funzione dell’energia del gamma. 
La penetrazione nei setti del collimatore è dannosa perché causa un aumento della FWHM, quindi una diminuizione della risoluzione, ma anche un aumento della sensibilità, ed è invece necessario raggiungere un compromesso per questi due valori. La quantità di radiazione che penetra nei setti è determinata dalla distanza percorsa attraverso il materiale assorbente dei setti. Per energie inferiori ai 511 KeV esiste un criterio di penetrazione che fornisce una buona stima della soglia di penetrazione. Nel 1980, un gruppo di ricercatori dell’università di Chicago ha caratterizzato le prestazioni di collimatori di diverse geometrie usando simulazioni al computer con programmi di “ray-tracing”, producendo una funzione chiamata PSRF (point source response function), la quale descrive le caratteristiche dell’immagine prodotta da una sorgente puntuale come una funzione della posizione della sorgente e della posizione del piano dell’immagine. La formula empirica per la soglia di penetrazione è stata ricavata dallo studio dei risultati delle analisi di “ray-tracing” e può essere rappresentata dalla formula:

T ≥ τhole-shape ≡   (cm),
dove Phole-shape è un parametro empirico costante adimensionale. Se è soddisfatta la disuguaglianza i collimatori consentono poca penetrazione alla radiazione, nel caso in cui sia soddisfatta l’uguaglianza, i collimatori si trovano in condizioni di soglia di penetrazione. Il parametro τhole-shape e lo spessore T del collimatore aumentano all’aumentare dell’ energia, perché il coefficiente di attenuazione del materiale dei setti µ diminuisce all’aumentare dell’energia delle radiazioni.
Dato che i gamma di diseccitazione hanno un vasto spettro di energia che oltrepassa i limiti di validità di questo studio per collimatori “tradizionali”, (E≤511 keV), si è cercata una soluzione alternativa per la progettazione del nostro dispositivo. 
Aumentare lo spessore dei setti può essere una soluzione a questo problema, perché setti troppo fini conducono ad una significativa penetrazione della radiazione, anche se garantiscono una migliore sensibilità del collimatore. E’ evidente che le dimensioni del collimatore costituiscono un limite sull’aumento dello spessore dei setti, perché se i setti del collimatore sono troppo spessi, molte più particelle del necessario vengono assorbite e quindi non si riesce ad avere un numero di gamma di diseccitazione che colpiscono lo scintillatore, e possono essere rivelati, sufficiente per avere abbastanza informazione sul rilascio di dose.
In questo progetto si è scelto quindi di rilasciare la condizione sulla penetrazione, ammettendo una penetrazione della radiazione fino al 5%.
Imposta questa condizione, il minimo spessore dei setti è viene dettato dalle dimensioni del collimatore e più avanti sarà mostrato in dettaglio il calcolo di questo parametro geometrico.


3.4 Approccio al dimensionamento 

I collimatori per monitor di dose non sono ancora in commercio. Lo studio teorico che ha condotto all’elaborazione di questo progetto e i risultati ottenuti dovranno poi essere confermati sperimentalmente.  
La prima fase di questo lavoro è costituita dalla scelta del range di energia della radiazione di interesse. L’intervallo di energie preso in considerazione è [2×10-1 ÷2×101] MeV (1MeV=106eV). Infatti, recenti misure dello spettro energetico dei gamma di diseccitazione creati dai fasci terapeutici di adroni dimostraziono che la maggior parte dei fotoni hanno questo range di energie, come mostrato in Fig. 6. 
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Figura 6. Spettro d’emissione dei prompt gamma durante l’irradiazione di un protone di un fantoccio di plastica di Lucite (cerchio neri), di un osso di plastica equivalente (quadrati grigi) e dell’irraggiamento di fondo senza nessun fantoccio (triangoli neri). 
(Measurement and calculation of characteristic prompt gamma ray spectra emitted during proton irradiation, PHYSICS IN MEDICINE AND BIOLOGY, J. C. Polf, S. Peterson, M. McCleskey, B. T. Roeder, A. Spiridon, S. Beddar, L. Trache)
Stabilito ciò, è opportuno scegliere un materiale che risponda ai requisiti illustrati nel paragrafo 3.2. Il materiale scelto per questo progetto è dunque il tungsteno.
La scelta del design segue quella del materiale. Per questo lavoro si sono scelte, come descritto nel paragrafo 3.1, disposizione parallela dei canali e forma quadrata dei fori. 
In questo progetto lo spessore del collimatore (indicato con T), la distanza tra il piano-sorgente emettitore di fotoni e la faccia d’ingresso del collimatore (indicata con F), la distanza che descrive il gap che c’è tra il retro del collimatore e il piano di rivelazione dei gamma (indicata con B) sono assunti come valori fissati, scelti in base alle esigenze spaziali. 
Si è assunto:
· T = 10 cm;
· F = 20 cm; 
· B = 0.75 cm. 
Dopo aver fissato i parametri T, F e B, si è scelto di fissare anche il valore della risoluzione del collimatore. La risoluzione di ogni collimatore è caratterizzata dal parametro FWHM (full width at half maximum) e rappresenta la più piccola distanza alla quale due punti della massa tumorale, da sottoporre alla terapia, possono essere distinti. 
Sono stati fissati due valori per la risoluzione:
· FWHM = 0.2 cm = 2 mm;
· FWHM = 0.4 cm = 4 mm.
A partire da questi due valori sono state elaborate due tabelle e progettati due collimatori. Come si potrà notare più avanti, le principali differenze riguardano le dimensioni geometriche e la sensibilità.
Dalla geometria del collimatore per SPECT (Fig. 5) è stato possibile ricavare un’espressione semplice per FWHM che leghi tra loro i parametri T, F, B e D (diametro geometrico medio del foro) e che renda evidente come sia possibile aumentare la risoluzione in funzione dei soli parametri geometrici. 
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Figura 5. Stima geometrica della risoluzione del collimatore.
(Emission Tomography, The fundamental of PET and SPECT, Miles N. Wernick and John N. Aarsvold)

Questa espressione può essere estesa anche al caso di un collimatore per adroterapia. L’espressione di FWHM è la seguente:

FWHM = K × D (cm),

dove K è una costante che dipende dalla forma dei fori, e in particolare per fori di forma quadrata si assume K = 1.5. 
L’espressione di FWHM permette di poter calcolare con semplicità il diametro geometrico medio dei fori. Questo parametro geometrico è stato ricavato, tramite l’uso di una formula inversa, per entrambi i valori di FWHM fissati. 
Si è scelto di fissare anche il valore di HOLSEP (hole separation), ovvero la distanza tra i centri di due fori e di fare in modo che risulti HOLSEP = D. 
Lo spessore dei setti, indicato con SPT, parametro fondamentale e critico, in questo progetto viene calcolato in funzione dello spessore T del collimatore, del diametro geometrico medio D e del coefficiente di attenuazione lineare di massa  del materiale, il quale varia con l’energia delle particelle in uso (Fig. 6). Se si indica con ls il cammino più corto delle particelle adroniche per passare da un foro a quello adiacente, dalla geometria del collimatore si ricava un’espressione per SPT:

SPT = =  (cm),
	
Per trovare una relazione che fornisca un limite ad ls, si ammette una penetrazione nei setti inferiore al 5%. Ricordando che la probabilità P(x) di interagire di un gamma dentro la materia segue una legge di tipo esponenziale:

P (x) = µ e-µx,

siamo in grado di affermare che l’assorbimento dei fotoni nella materia segue una legge di tipo esponenziale del tipo:
 
e-µx.
Ammettendo ora una penetrazione della radiazione fino al 5%, ciò si traduce nella condizione: 

e-µ ls ≤ 0.05
 
che risolta per ls, fornisce la seguente espressione:

ls >  ,

per cui è possibile scrivere per SPT: 

SPT ≥ 
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Figura 6. Grafico del coefficiente di attenuazione di massa del tungsteno in funzione dell’energia.

L’ultimo valore che occorre valutare per ultimare il progetto di un buon collimatore di particelle adroniche è la sensibilità (chiamata anche efficienza geometrica). Per sensibilità si intende il rapporto tra il numero dei fotoni rilevati sullo scintillatore e il numero dei fotoni emessi dalla sorgente dei gamma (paziente). Prima di procedere con i calcoli, si è osservato che per il trade-off esistente tra risoluzione e sensibilità, non sarebbe stato possibile incrementare uno di questi due valori senza degradare l’altro. 
La sensibilità di un collimatore con fori di forma quadrata è data dalla seguente relazione (la stessa che si usa per il calcolo della sensibilità dei collimatori presenti nelle camere gamma per SPECT):

$ = 


3.4.1 Calcolo dei parametri geometrici

Dopo aver elaborato la strategia per il dimensionamento del collimatore per misura di dose in adroterapia, si sono ricavati i valori dei parametri geometrici. Qui di seguito sono illustrate le tabelle 1 e 2 con i relativi calcoli per entrambi i valori di risoluzione stabiliti, cioè per:
· FWHM = 0.2 cm;
· FWHM = 0.4 cm. 
Tali valori corrispondono al limite superiore sulla precisione con cui si vuole localizzare la dose nel paziente. 
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Figura 3. Forma quadrata dei fori del collimatore per spessore differente dei setti. Sono indicate le dimensioni geometriche relative ai fori. 


Le formule utilizzate per ricavare tutti i parametri sono state enunciate precedentemente, ma sono qui di seguito riportate tutte insieme (Tabella 1).
 
	D = diametro geometrico medio
	
D =  , con K = 1.5


	ls = cammino più corto delle particelle per passare da un foro a quello adiacente
	
ls = 


	S = lato del foro
	S = D/1.128


	Holsep = distanza tra i centri di due fori
	Holsep = D


	SPT = spessore dei setti
	SPT ≥ 


	$ = sensibilità
	$ = 



Tabella 1. Definizione delle grandezze di interesse del collimatore in funzione della geometria.

Ricordiamo che si sono assunti i seguenti valori per T, F e B:
· T = 10 cm;
· F = 20 cm;
· B = 0.75 cm.
Per FWHM = 0.2 cm si ottengono i  valori dei parametri geometrici riportati di seguito: 



	Energia (Mev)
	µ/ρ 
(cm2/g )
	ls 
(cm)
	D (cm)
	S 
(cm)
	Holsep
(cm)
	SPT0
(cm)
	$

	2×10-1
	7.844×10-1
	0.198
	0.05
	0.0443
	0.05
	2.02×10-3
	1.226×10-6

	4×10-1
	1.925×10-1
	0.807
	0.05
	0.0443
	0.05
	8.8×10-3
	1.226×10-6

	6×10-1
	1.093×10-1
	1.422
	0.05
	0.0443
	0.05
	0.016
	1.226×10-6

	8×10-1
	8.066×10-1
	0.193
	0.05
	0.0443
	0.05
	1.968×10-3
	1.226×10-6

	2×100
	4.433×10-2
	3.506
	0.05
	0.0443
	0.05
	0.054
	1.226×10-6

	6×100
	4.210×10-2
	3.692
	0.05
	0.0443
	0.05
	0.058
	1.226×10-6

	2×101
	5.893×10-2
	2.637
	0.05
	0.0443
	0.05
	0.036
	1.226×10-6


Tabella 2. Calcolo dei parametri geometrici per FWHM = 0.2 cm. 

Mentre per FWHM = 0.4 cm si ha:

	Energia (Mev)
	µ/ρ 
(cm2/g )
	ls (cm)
	D (cm)
	S 
(cm)
	Holsep
(cm)
	SPT0
(cm)
	$

	2×10-1
	7.844×10-1
	0.198
	0.1
	0.088
	0.1
	4.039×10-3
	4.906×10-6

	4×10-1
	1.925×10-1
	0.807
	0.1
	0.088
	0.1
	0.017
	4.906×10-6

	6×10-1
	1.093×10-1
	1.422
	0.1
	0.088
	0.1
	0.033
	4.906×10-6

	8×10-1
	8.066×10-1
	0.193
	0.1
	0.088
	0.1
	3.935×10-3
	4.906×10-6

	2×100
	4.433×10-2
	3.506
	0.1
	0.088
	0.1
	0.108
	4.906×10-6

	6×100
	4.210×10-2
	3.692
	0.1
	0.088
	0.1
	0.117
	4.906×10-6

	2×101
	5.893×10-2
	2.637
	0.1
	0.088
	0.1
	0.071
	4.906×10-6


Tabella 3. Parametri geometrici per FWHM = 0.4 cm.

I valori indicati con SPT0 corrispondono al valore minimo che lo spessore dei setti può assumere, ovvero SPT0 è quel valore ricavato tramite l’uguaglianza: 

SPT0 =   (cm)

Dai dati ricavati si osserva che ls, il cammino più corto delle particelle per passare da un foro all’altro, cresce  all’aumentare del coefficiente di attenuazione di massa, ad eccezione del valore corrispondente all’energia 8 × 10-1 MeV.
Lo spessore dei setti SPT0 dipende dall’energia e come si può osservare è funzione di ls. Poiché SPT, deve essere maggiore o al massimo uguale al valore indicato in tabella, per il collimatore si è scelto un valore di SPT che sia più grande del valore massimo presente tra quelli indicati nelle due tabelle dei dati ricavati. Per FWHM = 0.2 cm, l’SPT0 più grande è pari a 8.8 × 10-3 cm, quindi si è scelto SPT = 0.1 cm = 1 mm, mentre per FWHM = 0.4 cm, l’SPT0 più grande è pari a 0.117 cm, e così si è scelto SPT = 0.2 cm = 2 mm. 
Si osservi che raddoppiando la risoluzione, anche le dimensioni del diametro geometrico medio e della distanza tra i centri di due fori sono raddoppiate.



3.5 Calcolo dell’efficienza geometrica del collimatore

Il calcolo della sensibilità del collimatore, chiamata anche “efficienza geometrica” e indicata con $ è di fondamentale importanza nel progetto di un buon collimatore. Questa viene calcolata tramite l’espressione:
 
$ = 

L’efficienza geometrica dipende dal diametro geometrico medio D,  dallo spessore del collimatore T e dalla distanza tra i centri di due fori Holsep. In particolare, poiché D = Holsep, è possibile rendere ancora più semplice l’espressione eliminando la sua dipendenza da Holsep e ottenere: 
$ = 

In un collimatore per SPECT, un tipico valore per la sensibilità è 3×10-4. I risultati di $ ottenuti , per entrambi i valori di risoluzione sono dell’ordine di 10-6, un buon valore considerando che non è possibile cercare di migliorarlo senza peggiorare la risoluzione. 
Per FWHM = 0.2 cm si è ottenuto $ = 1.226×10-6, mentre per FWHM = 0.4 cm si è ottenuto $ = 4.906×10-6. Ciò rende evidente come peggiorando la risoluzione, invece la sensibilità migliori.   


3.6 Trade-off tra risoluzione e sensibilità

La scelta di un buon compromesso tra risoluzione e sensibilità, parametri in conflitto tra loro che caratterizzano il progetto del collimatore, costituisce il trade-off tra risoluzione e sensibilità di questo componente. 
La risoluzione, indicata con FWHM, aumenta linearmente con (T + B + F) ed è data dalla seguente espressione:

FWHM = K × D   (cm)

La sensibilità del collimatore, la quale corrisponde all’efficienza delle particelle di passare attraverso il collimatore, dipende dalla distanza del piano sorgente dalla massa tumorale da colpire. Assumendo che la direzione delle particelle sia determinata nel tempo di emissione e che abbia una distribuzione isotropica, la sensibilità può essere considerata indipendente dalla posizione della sorgente. L’espressione generale per la sensibilità $ è:

$ = Chole-shape × 

dove Chole-shape è una costante che dipende dalla forma dei fori e che in particolare per fori quadrati (quelli considerati in questo progetto) è pari a 1. 
Combinando le due espressioni, e indicando Chole-shape con C, si ottiene un’unica espressione per $: 

$ =  
dalla quale emerge che per incrementare $ si può:
· ridurre Holsep;
· aumentare FWHM a una distanza fissata (T + B + F).
Dunque emerge che si può aumentare la sensibilità del collimatore, ma degradando la risoluzione e viceversa. 
Questo trade-off tra sensibilità e risoluzione, può essere scritto così: 
$  FWHM2
ed è valido per tutti i tipi di collimatori a fori paralleli di qualsiasi forma e dimensione. 
Il problema della penetrazione nei setti fa aumentare FWHM e questo dovrebbe quindi far diminuire la risoluzione, ma questo effetto si osserva solo se il collimatore presenta catastrofiche penetrazioni, cosa che in questo progetto è stata evitata, mantenendo la penetrazione inferiore al 5%. 
Il trade-off esistente tra risoluzione e sensibilità è il fattore che più influenza l’osservazione della performance del collimatore. 
In questo lavoro di tesi, la competizione tra queste due tendenze contraddittorie ha determinato la scelta del design ottimale del collimatore per la misura della dose in adroterapia. Si è scelto di fissare il valore della risoluzione, per poi cercare di adattare le dimensioni geometriche e ottenere un buon valore di sensibilità. È stato necessario ripetere numerosi tentativi, prima di poter trovare dei valori dei parametri geometrici fisicamente accettabili, che conducessero ad un valore di sensibilità dell’ordine di 10-6.
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