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ОБЩАЯ ХАРАКТЕРИСТИКА РАБОТЫ 

Актуальность работы 

Протонная терапия (ПТ) [1] на сегодняшний день является наиболее точной и 

эффективной разновидностью дистанционной лучевой терапии онкологических 

заболеваний. Ее преимущества перед традиционной фотонной терапией (ФТ) 

обусловлены особенностями взаимодействия ускоренных протонов с веществом. В 

частности, наличием ярко выраженного пика Брэгга в конце пути протонов, зависимостью 

положения пика Брэгга от начальной энергии протонов, а также слабым боковым 

рассеянием. Данные факторы позволяют повысить конформность и точность облучения, 

обеспечить резкие дозовые градиенты, снизить радиационную нагрузку на прилегающие к 

опухоли здоровые ткани и органы риска. 

В настоящее время наиболее распространенной технологией доставки пучка к 

опухоли в ПТ является активное сканирование. В этом случае облучение объема опухоли 

производится тонким (несколько миллиметров в диаметре) пучком протонов, направление 

которого в режиме реального времени задается системой магнитных разверток. Доза в 

объеме опухоли формируется в результате суммирования доз, полученных от отдельных 

пучков при облучении отдельных точек. Таким образом, изменение энергии пучка 

позволяет регулировать глубину расположения пика Брэгга, а магнитные развертки 

задают поперечные координаты пучка. Различают два типа активного сканирования: 

растровое [2] и точечное [3]. В случае растрового сканирования доставка пучка 

производится непрерывно в ходе его движения по объему опухоли. В противоположность 

этому, при точечном сканировании объем разбивается на отдельные точки, каждая из 

которых облучается отдельно, при этом доставка пучка приостанавливается, когда 

происходит переход между соседними точками. 

ПТ демонстрирует явные дозиметрические преимущества перед традиционной ФТ 

в случае опухолей головы и шеи [4] и потенциально может обеспечить снижение 

токсичности в случае рака легких [5], молочной железы [6] и печени [7]. Например, как 

было показано в работе [8], стереотаксическая ПТ обеспечила более низкий риск 

возникновения лучевой пневмонии 3-ей степени (0,9% против 3,4%) по сравнению с ФТ 

при лечении ранних стадий немелкоклеточного рака легких. В случае левостороннего рака 

молочной железы использование ПТ позволило в несколько раз снизить дозу на сердце и 

легкие по сравнению с ФТ при облучении на задержке дыхания [9]. Эти преимущества 

могут значительно повышать выживаемость и качество жизни пациентов в случае наличия 

сопутствующих заболеваний и пожилого возраста. Кроме того, в работе [7] было 

продемонстрировано, что применение ПТ позволило снизить риск радиационно-
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индуцированного рака с 14% (5%-41%) (медианное значение (диапазон)) до 4% (3%-8%) 

по сравнению с ФТ при лечении метастазов печени. 

Однако реализация в полной мере дозиметрических преимуществ ПТ затрудняется 

существенным влиянием движения опухоли и окружающих ее внутренних органов, 

которое происходит непосредственно в процессе сеанса облучения. Такое движение 

называется интрафракционным [10]. Интрафракционные движения вызваны в наибольшей 

степени дыханием пациента [11] и сердцебиением [12]. Движение опухоли чаще всего 

является суперпозицией поступательного, вращательного движения и деформации. При 

движении опухоли происходит не только ее смещение относительно направления пучка, 

но и локальные изменения плотности на пути пучка [13]. Это в свою очередь приводит к 

сдвигам пика Брэгга (вариациям водно-эквивалентной толщины WET 1 ). Кроме того, 

между движением опухоли и движением сканирующего пучка наблюдается расфазировка 

[14]. Поскольку время полного сканирования одного моноэнергетического слоя, как 

правило, соизмеримо с периодом движения опухоли, сканирование отдельных точек 

данного слоя производится в различных фазах движения. Перечисленные эффекты 

приводят к искажениям дозового распределения, которые проявляются в виде «горячих» и 

«холодных» точек (областей передозировки и недостаточной дозировки, соответственно) 

и размывании дозового поля вдоль траектории движения и выходом дозы за пределы 

объема опухоли [15]. 

Согласно рекомендациям AAPM 2  TG-290 [16], существующие методы 

компенсации движения опухоли разделяются на два типа: пассивные и активные. К 

пассивным методам относятся все стратегии облучения, которые предполагают выбор 

наиболее оптимальных углов доставки пучка или расширение облучаемого объема таким 

образом, чтобы обеспечить достаточное покрытие объема опухоли с учетом амплитуды ее 

движения. Также к пассивным методам относится режим многократного сканирования 

(МС) [17]. Данный метод заключается в повторяющемся сканировании объема опухоли 

пучком, интенсивность которого кратно меньше интенсивности, используемой при 

обычном облучении. Это приводит к статистическому усреднению дозы и компенсации 

областей передозировки и недостаточной дозировки. Активные методы компенсации 

объединяют все стратегии, в которых производится преднамеренная модификация или 

управление дыханием пациента и системой доставки пучка. К активным методам 

относятся облучение на задержке дыхания (ЗД) [18], режим стробирования [19], режим 

слежения [20], а также компрессия грудной клетки и оксигенация [16]. Применение 

 
1 Англ. Water Equivalent Thickness (WET) 
2 Англ. American Association of Physicists in Medicine (AAPM)  
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вышеперечисленных методов компенсации движения позволяет в значительной мере 

снизить неопределенности при доставке сканирующего пучка и достичь высокой 

однородности и конформности дозового распределения, особенно при 

гипофракционированном лечении (лечение с малым количеством фракций). 

Выбор наиболее оптимального метода компенсации для конкретного пациента 

производится на основе критерия амплитуды движения опухоли. Согласно 

рекомендациям AAPM TG-76 [21], критерием применимости активных методов 

компенсации в ФТ является смещение опухоли в диапазоне более чем 5 мм в любом 

направлении. Данное значение может быть меньше, когда применяется 

гипофракционирование. Для ПТ данный критерий может варьироваться в зависимости от 

характеристик системы доставки пучка. Например, в работе [22] критерий применения для 

облучения опухоли легкого составил 4 мм. В то же время в работе [19], в которой 

продемонстрированы результаты клинического применения метода компенсации в 

протонной терапии с точечным сканированием, был использован критерий 10 мм. На 

основании этого, в отчете AAPM TG-290 [16] рекомендуется, чтобы каждое учреждение 

самостоятельно определяло и устанавливало критерий применимости активных методов 

компенсации в зависимости от параметров терапевтического пучка и характеристик 

системы его доставки. 

Одной из современных клинических установок для ПТ является установка 

«Прометеус» (АО ПРОТОМ, Протвино, Россия) [23]. В настоящее время данная установка 

используется для лечения только неподвижных локализаций, таких как голова и шея. Для 

расширения области ее применения на локализации грудной клетки и брюшной полости 

требуется разработка и внедрение метода компенсации движения опухоли. Это позволит 

производить на данной установке высокоэффективное лечение подвижных опухолей 

легких, молочной железы и печени. Поэтому целью данной работы является разработка и 

исследование метода компенсации движения опухолей в протонной терапии с 

сканирующим пучком для клинической установки на основе протонного синхротрона. 

Для достижения поставленной цели необходимо было решить следующие задачи: 

1. Разработать метод моделирования подвижной мишени и измерения поглощенной 

дозы в ней при облучении сканирующим пучком протонов. 

2. Разработать систему для мониторинга движения опухоли в реальном времени на 

основе неионизирующего излучения. 

3. Исследовать зависимость коэффициента однородности распределения 

поглощенной дозы в движущейся мишени от параметров ее движения. 
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4. Разработать режим синхронизации процесса инжекции и ускорения протонов в 

синхротроне с движением опухоли. 

5. Провести сравнительный анализ эффективности разработанного метода с методами 

многократного сканирования и облучения на задержке дыхания в контексте 

оптимизации дозовых распределений и времени облучения. 

Методология исследования 

Основные результаты, представленные в работе, получены экспериментальными 

методами. Расчет плана облучения был произведен в системе планирования лечения, 

интегрированной в используемую клиническую установку, на основе алгоритма Монте-

Карло. Валидация рассчитанного плана производилась с помощью ионизационной камеры 

PinPoint 31022 (PTW, Фрайбург, Германия) и электрометра UNIDOS (PTW, Фрайбург, 

Германия). Для имитации движущейся опухоли был разработан динамический фантом, 

который позволяет моделировать движение мишени в водной среде. Облучение мишени 

фантома производилось на сертифицированной клинической установке «Прометеус» (г. 

Протвино). Верификация положения фантома производилась непосредственно перед 

облучением по двум ортогональным рентгеновским снимкам. Для моделирования 

движения мишени были разработаны ассиметричные модели свободного дыхания (СД) и 

дыхания с задержками на глубоком вдохе (ЗД) с возможностью включения случайных 

флуктуаций всех параметров движения. Измерение дозы в подвижной мишени фантома 

производилось с помощью радиохромных пленок Gafchromic EBT3 (Ashland, США). 

Калибровка пленок проводилась на источнике 60Co. Экспериментальные калибровочные 

данные были аппроксимированы полиномиальной функцией 3-го порядка по красному 

цветовому каналу согласно рекомендациям [24]. Оцифровка дозиметрических пленок 

производилась с помощью сканера Epson Perfection V700 (Epson, Токио, Япония) в 

разрешении 72 точки на дюйм, что обеспечило пространственное разрешение ≈0,35 мм. 

Анализ дозовых распределений производился в собственном программном обеспечении, 

разработанном в среде LabWindows/CVI (National Instruments, Аустин, США) на языке 

ANSI C. При анализе дозовых распределений проводились расчеты глобального гамма-

индекса с критерием 3%/3мм согласно рекомендациям [25] и порогом малых доз 10% 

согласно рекомендациям AAPM TG-119. Тестирование и измерение характеристик систем 

мониторинга движения производилось с помощью динамического фантома, цифрового 

осциллографа ADS-2114T (AKTAKOM, Москва, Россия) и цифрового мультиметра 

U3401A (Keysight Technologies, Санта Роза, США). Демонстрационные сигналы дыхания 

были получены на здоровом добровольце (мужчина, 29 лет). 
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Объект и предмет исследования 

Объектом исследования являются ПТ и клиническая установка на основе 

протонного синхротрона. Предметом исследования являются параметры движения 

мишени, коэффициент однородности распределения поглощенной дозы в движущейся 

мишени и время облучения при применении различных методов компенсации движения. 

Положения, выносимые на защиту: 

1. Коэффициент однородности распределения поглощенной дозы в движущейся 

мишени в зависимости от амплитуды движения описывается квадратичной 

моделью с точностью 3%, амплитуда является доминирующим фактором, 

влияющим на коэффициент однородности (p < 0,001), в то время как период 

движения и начальная фаза облучения не оказывают статистически значимого 

влияния (p > 0,05) и определяют только локальные случайные вариации дозы до 

14% (p < 0,001). 

2. Разработанный режим синхронизации процессов инжекции и ускорения частиц в 

синхротроне с движением опухоли в комбинации с разработанными системами 

отслеживания движения, построенными на основе неионизирующих излучений, 

вносит временную задержку между актуальным движением и выводом пучка не 

более 10 мс, что потенциально может обеспечить точность доставки пучка около 1 

мм при скорости движения опухоли вплоть до 100 мм/сек. 

3. Разработанный метод компенсации движения повышает коэффициент 

однородности распределения поглощенной дозы в движущейся мишени с 

83,1±0,9% до 97,4±0,3% и гамма-индекс с 64±9% до 97±2% при увеличении 

времени облучения всего лишь на 25%, в то время как другие методы увеличивают 

его более чем на 120%. 

Научная новизна 

1. Впервые в мировой практике протонной терапии разработана система 

отслеживания движения опухоли на основе измерения биоимпеданса грудной 

клетки, обеспечивающая временную задержку 2,1±0,3 мс и соотношение 

сигнал/шум > 9,6±0,2. 

2. Впервые реализован режим синхронизации процессов инжекции и ускорения 

частиц в синхротроне с движением опухоли, что позволяет минимизировать потери 

интенсивности пучка и сократить время сеанса лечения. 

3. Впервые экспериментально подтверждена квадратичная модель для описания 

зависимости коэффициента однородности распределения поглощенной дозы в 
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движущейся мишени от амплитуды ее движения при облучении сканирующим 

пучком протонов. 

Практическая значимость 

1. Разработанный метод компенсации движения позволяет оптимизировать 

распределение поглощенной дозы и обеспечить сохранение здоровых тканей при 

гипофракционированном лечении в ПТ. 

2. Разработанный метод компенсации движения позволяет снизить вероятность 

возникновения отдаленных последствий воздействия ионизирующим излучением 

при ПТ рака легких, молочной железы и печени. 

3. Реализованный режим синхронизации процессов инжекции и ускорения пучка с 

движением опухоли для клинических установок на основе синхротрона 

обеспечивает оптимизацию распределения поглощенной дозы при минимальном 

увеличении времени лечения. 

4. Предложенная модель движения и метод измерения дозы в подвижной мишени 

может быть основой для процедуры доклинического контроля качества ПТ 

движущихся опухолей. 

5. Результаты диссертационной работы в настоящее время внедряются в 

клиническую практику действующих центров ПТ: МРНЦ имени А.Ф. Цыба, 

филиал ФГБУ «НМИЦ радиологии» Минздрава России (Обнинск, Россия), MGH 

(Бостон, Массачусетс, США), McLaren Hospital (Флинт, Мичиган, США) и P-Cure 

Clinical and Research Center (Шилат, Израиль). 

Степень достоверности научных результатов 

Достоверность полученных научных результатов обеспечена использованием 

сертифицированной клинической установки и экспериментальных методик, 

рекомендованных Международным агентством по атомной энергии (МАГАТЭ) и 

Американской Ассоциацией Медицинских Физиков (AAPM) и описанных в докладах 

TRS-398, TG-119, TG-224, TG-235, TG-290 и TG-374. 

Личный вклад автора 

Личный вклад автора состоит в непосредственном участии в анализе литературных 

источников, постановке задач исследования, разработке используемого оборудования и 

программного обеспечения, проведении измерений, а также подготовке устных докладов 

и рукописей статей для публикации в научных журналах. 

Апробация работы 

Основные результаты и положения диссертации докладывались и обсуждались на 

всероссийских и международных научных конференциях, конгрессах и школах, таких как 
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«Онкорадиология, лучевая диагностика и терапия» (РФ, Москва, 2022, 2023), XII съезд 

онкологов России (РФ, Самара, 2023), «Innovative Technologies of Nuclear Medicine and 

Radiation Diagnostics and Therapy» (РФ, Москва, 2022), Ломоносовские чтения (РФ, 

Москва, 2021, 2022), «Инновационные ядерно-физические методы высокотехнологичной 

медицины» (РФ, Москва, 2021), Flash Radiotherapy & Particle Therapy (FRPT) Conference 

(Австрия, Вена, 2021) и VI Международный Форум онкологии и радиотерапии For Life 

(РФ, Москва, 2023). 

Финансовая поддержка 

Данная работа выполнялась при финансовой поддержке Министерства Науки и 

Высшего Образования Российской Федерации в рамках Федеральной Научно-

Технической Программы №075-15-2021-1347 от 5 октября 2021 года «Разработка новых 

технологий диагностики и лучевой терапии социально значимых заболеваний 

протонными и ионными пучками с использованием бинарных ядерно-физических 

методов» и АО ПРОТОМ. 

Публикации 

Основные результаты диссертации отражены в 16 публикациях, в том числе в 6 

публикациях в рецензируемых научных изданиях, индексируемых международными 

базами данных Scopus, WoS и RSCI, и 3 публикациях в сборниках трудов конференций. 

Объем и структура работы 

Диссертационная работа изложена на 118 страницах печатного текста и включает 

79 рисунков, 39 формул и 12 таблиц. Работа состоит из введения, обзора литературы, 2 

глав, посвящённых собственным исследованиям, выводов, списка сокращений и списка 

литературы, включающего 100 наименований. 
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СОДЕРЖАНИЕ РАБОТЫ 

Во введении описывается актуальность исследования по теме диссертации, 

формулируются цель и задачи работы, обосновывается научная новизна и практическая 

значимость, описывается личный вклад автора диссертационной работы, приводится 

список публикаций и докладов на научных конференциях, в которых представлены 

основные результаты, а также структура и краткое содержание диссертационной работы. 

Первая глава представляет собой обзор литературы, в котором рассмотрены 

основные аспекты ПТ движущихся опухолей. В п.1.1. изложены особенности 

взаимодействия пучка ускоренных протонов с веществом и описан метод активного 

сканирования. В п.1.2. рассмотрены основные аспекты влияния движения опухоли на 

распределение дозы в ПТ. В п.1.3. описаны существующие методы отслеживания 

движения опухоли. В п.1.4. рассмотрены основные методы облучения движущихся 

опухолей, которые могут применяться в ПТ. 

Вторая глава содержит описание материалов и методов, которые были 

использованы в ходе текущей работе. В п.2.1. приводится краткое описание клинической 

установки «Прометеус», на которой проводилось текущее исследование. Данная 

установка состоит из протонного синхротрона, системы фиксации пациента в 

вертикальном положении и рентгеновской системы. Протонный синхротрон обеспечивает 

ускоренный пучок протонов в диапазоне энергий от 30 до 330 МэВ с интенсивностью ~109 

частиц в секунду. Доставка пучка производится в режиме точечного сканирования. 

В п.2.2 описывается процесс расчета плана облучения, который использовался для 

облучения движущейся мишени фантома. Предварительно была выполнена конусно-

лучевая компьютерная томография (КЛКТ) динамического фантома с помощью 

рентгеновской системы, встроенной в комплекс. Далее было произведено оконтуривание 

объемов фантома, мишени и планируемого целевого объема 3 . План облучения был 

рассчитан методом Монте-Карло в интегрированной системе планирования. Целевой 

объем имел форму куба размером 5×5×5 см3. Предписанная доза составляла 2 Гр. 

В п.2.3 описываются методы МС и ЗД, которые использовались в текущей работе. 

Применялось объемное МС с равномерным сканированием моноэнергетических слоев. 

План облучения в режиме МС был получен путем пересчета из исходного плана, 

рассчитанного для стандартного режима сканирования без снижения интенсивности 

пучка. При масштабировании исходного плана использовался адаптивный подход, 

который заключается в том, что количество сканирований для каждой точки дозового 

поля рассчитывается индивидуально исходя из заданного порога минимального 
 

3 Англ. Planning Target Volume (PTV) 
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количества частиц, которое может быть выведено из синхротрона с точностью не хуже 

3%. Заданная пороговая величина составляла 5×106 протонов за секунду. Режим ЗД в 

текущем исследовании был реализован, используя классический подход. Он заключается 

в ручном включении и выключении пучка оператором ускорителя в фазе задержки 

дыхания путем визуального наблюдения за графиком движения мишени. Для 

отслеживания движения мишени динамического фантома использовалась оптическая 

система мониторинга, разработанная в рамках текущей работы. Сигнал движения был 

выведен в пультовую комнату ускорителя на экран цифрового осциллографа таким 

образом, чтобы оператор мог его наблюдать. 

В п.2.4 описан процесс облучения динамического фантома. Облучение 

движущейся мишени фантома было проведено в различных режимах: в режиме СД при 

различных амплитудах движения, в режиме МС при различных амплитудах движения, в 

режиме ЗД при различной повторяемости положения мишени на глубоком вдохе, а также 

в новом режиме синхронизации ускорителя с движением мишени, который был 

разработан в рамках текущей работы. Позиционирование фантома на столе производилось 

путем совмещения лазерных указателей в процедурной с заранее нанесенными метками на 

корпусе фантома. Верификация положения фантома выполнялась с помощью двух 

ортогональных рентгеновских снимков. Также непосредственно перед облучением 

производилась калибровка интенсивности пучка с помощью цилиндра Фарадея. 

В п.2.5 описан процесс дозиметрии. Для валидации рассчитанного плана 

использовалась ионизационная камера PinPoint 31022. С помощью нее доза была измерена 

в 7-ми точках целевого объема. Расхождение между рассчитанной и измеренной дозой 

составило не более 3% во всех точках. Для получения распределения поглощенной дозы 

внутри мишени использовались радиохромные пленки EBT3. Для установки в слот 

мишени пленки были нарезаны на куски размером 100 мм × 92 мм. Оцифровка 

облученных пленок производилась через 24 часа с помощью сканера Epson Perfection 

V700 в разрешении 72 точки на дюйм. Оцифрованные пленки представляют собой 

двумерные цветовые распределения. 

Третья глава содержит основные результаты, полученные в ходе диссертационной 

работы. В п.3.1 приводится описание разработанного динамического фантома (Рис. 1) и 

новой модели движения мишени, учитывающей случайные флуктуации параметров 

движения. Данный фантом позволяет моделировать движение мишени в водной среде 

вдоль одного направления. Точность позиционирования мишени составляет 0,1 мм. В 

мишени фантома предусмотрены слоты для установки радиохромных пленок, которые 

использовались для измерения распределения поглощенной дозы в мишени. Управление 



12 
 

фантомом осуществляется с помощью программного обеспечения на персональном 

компьютере, которое было разработано в среде LabWindows/CVI на языке ANSI C. Для 

адаптации динамического фантома к системе оптического мониторинга на верхнюю часть 

сервопривода устанавливалась отражающая пластина размером 30 см × 20 см, которая 

повторяла движение мишени. 

 

Рисунок 1 – Внешний вид динамического фантома с указанием основных 

функциональных элементов и направления подвода пучка протонов 

Классический подход к моделированию движения опухоли основан на использовании 

гармонических функций (1-3): 

A𝑠𝑖𝑛 ൬
2𝜋

𝑇
𝑡൰ (1) 

𝐴 ൬cos ൬
2𝜋

𝑇
𝑡൰൰

ସ

 (2) 

𝐴 ൬cos ൬
2𝜋

𝑇
𝑡൰൰

଺

 (3) 

Такой подход используется в коммерческих динамических фантомах. Его недостаток 

заключается в том, что можно задавать величину только амплитуды и периода движения. 

Новый разработанный подход позволяет задавать параметры дыхания, такие как 

длительность вдоха, длительность выдоха, длительность паузы дыхания, амплитуда и др. 

независимо друг от друга. Кроме того, новый подход позволяет моделировать не только 

свободное дыхание, но и дыхание с задержками на глубоком вдохе (Рис. 2). Уравнения 

движения мишени для моделей свободного дыхания (4) и дыхания с задержками на 

глубоком вдохе (5) имеют вид: 

𝑥ி஻(𝑡) =

⎩
⎪
⎨

⎪
⎧ (𝑥଴ ± ∆𝑥଴) +

𝐴ி஻ ± ∆𝐴ி஻

𝑡௜௡ ± ∆𝑡௜௡

(𝑡 − 𝑛𝑇ி஻), если 𝑛𝑇ி஻ < 𝑡 < (𝑛𝑇ி஻ + 𝑡௜௡)

(𝑥଴ ± ∆𝑥଴) + (𝐴ி஻ ± ∆𝐴ி஻) −
𝐴ி஻ ± ∆𝐴ி஻

𝑡௘௫ ± ∆𝑡௘௫

(𝑡 − 𝑛𝑇ி஻), если (𝑛𝑇ி஻ + 𝑡௜௡) < 𝑡 < (𝑛𝑇 + 𝑡௜௡ + 𝑡௘௫)

𝑥଴ ± ∆𝑥଴,  если (𝑛𝑇ி஻ + 𝑡௜௡ + 𝑡௘௫) < 𝑡 < ൫𝑛𝑇ி஻ + 𝑡௜௡ + 𝑡௘௫ + 𝑡௣൯

 (4) 
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𝑥஽ூ஻ு(𝑡)

=

⎩
⎪⎪
⎨

⎪⎪
⎧

𝑥ி஻(𝑡),  если 𝑚𝑇஻ு < 𝑡 < (𝑚𝑇஻ு + 𝑡ி஻)

(𝑥଴ ± ∆𝑥଴) +
𝐴஻ு ± ∆𝐴஻ு

𝑡௜௡ ± ∆𝑡௜௡

(𝑡 − 𝑚𝑇஻ு), если (𝑚𝑇஻ு + 𝑡ி஻) < 𝑡 < (𝑚𝑇஻ு + 𝑡ி஻ + 𝑡௜௡)

(𝑥଴ ± ∆𝑥଴) + (𝐴஻ு ± ∆𝐴஻ு), если (𝑚𝑇஻ு + 𝑡ி஻ + 𝑡௜௡) < 𝑡 < (𝑚𝑇஻ு + 𝑡ி஻ + 𝑡௜௡ + 𝑡஻ு)

(𝑥଴ ± ∆𝑥଴) + (𝐴஻ு ± ∆𝐴஻ு) −
𝐴஻ு ± ∆𝐴஻ு

𝑡௘௫ ± ∆𝑡௘௫

(𝑡 − 𝑚𝑇஻ு), если (𝑚𝑇஻ு + 𝑡ி஻ + 𝑡௜௡ + 𝑡஻ு) < 𝑡 < (𝑚𝑇஻ு + 𝑡ி஻ + 𝑡௜௡ + 𝑡஻ு + 𝑡௘௫)

 (5) 

где x0 – начальное положение мишени; tin, tex, tp – длительности вдоха, выдоха и паузы 

дыхания, TFB, TBH – длительность цикла движения, AFB, ABH – амплитуда, ∆x0, ∆tin, ∆tex, ∆tp, 

∆tFB, ∆tBH, ∆AFB, ∆ABH – случайные флуктуации, n, m – номера текущего цикла движения. В 

дополнение к этому, в модели могут задаваться случайные флуктуации всех параметров 

движения, что позволяет моделировать нерегулярности движения, характерные для 

реальной опухоли. 

 

Рисунок 2 – Графики движения мишени динамического фантома для моделей (а) 

свободного дыхания и (б) дыхания с задержками на глубоком вдохе 

Величина флуктуаций ∆p параметров имеют гауссово распределение и рассчитывались по 

формуле (6): 

∆𝑝 =
1

2𝜋𝑝ௌ஽
ଶ 𝑒𝑥𝑝 ቆ−

𝑟𝑎𝑛ଶ

2𝑝ௌ஽
ଶ ቇ (6) 

где p – параметр движения, pSD – заданное стандартное отклонение параметра движения, 

ran – число, сформированное генератором случайных чисел. Уравнения (4), (5) и (6) были 

использованы в реализации программного кода алгоритма управления динамическим 

фантомом. 

В п.3.2 приводится описание разработанной оптической системы мониторинга 

движения. Данная система использует неионизирующее (инфракрасное) излучение для 

отслеживания движения опухоли по движению поверхности грудной клетки пациента в 

реальном времени (Рис. 3). Для данной системы были измерены чувствительность (S), 

нелинейность (ANL), шум выходного сигнала (NRMS), соотношение сигнал/шум (SNR) и 

временная задержка (τ) между актуальным движением и соответствующим изменением 

выходного сигнала. Также были получены сигналы дыхания на добровольце при 

различных расстояниях (D). Величина NRMS была определена по формуле (7): 
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𝑁ோெௌ(𝐷) = ඨ
∑ (𝑈௜ − 𝑈௠)ଶ௡

௜ୀଵ

𝑛
 (7) 

где Ui – мгновенное значение выходного сигнала, Um – среднее значение выходного 

сигнала, n – количество мгновенных значений, которое было использовано для расчета 

среднего значения. Аналогичным образом рассчитывалось среднеквадратичное значение 

сигналов дыхания (URMS). Величина SNR для оптической системы была определена по 

формуле (8): 

𝑆𝑁𝑅(𝐷) = 20 𝑙𝑜𝑔ଵ଴ ቆ
𝑈ோெௌ(𝐷)

𝑁ோெௌ(𝐷)
ቇ (8) 

Величина SNR количественно показывает качество сигнала дыхания при текущем 

расстоянии между оптическим датчиком и поверхностью грудной клетки пациента. 

Величина ANL была определена по формуле (9): 

𝐴𝑁𝐿 = ฬ
𝑈௟௜௡ − 𝑈௘௫௣

𝑆(𝐷)
ฬ (9) 

где Ulin – значение сигнала в случае линеаризованной характеристики, Uexp – значение 

сигнала в случае экспериментальной характеристики. Величина ANL количественно 

показывает отклонение реальной передаточной характеристики датчика от линейной. 

Величина τ была определена по формуле (10): 

𝜏 = 𝑡ଶ − 𝑡ଵ (10) 

где t1 – момент времени, в который произошло изменение положения поверхности 

грудной клетки в пространстве, t2 – момент времени, в которой произошло 

соответствующее изменение выходного сигнала датчика. Величина τ количественно 

показывает скорость реакции оптической системы мониторинга на изменение положения 

отражающей поверхности и определяет ее временное разрешение. 

 

Рисунок 3 – Процесс мониторинга дыхания добровольца с помощью оптической системы 
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Чувствительность оптической системы при увеличении расстояния до пациента от 0,4 до 

1,2 м снижалась от 210±11 мВ/мм до 7±1 мВ/мм (среднее ± стандартное отклонение). В 

требуемом диапазоне расстояний 0,4-0,7 м чувствительность была не менее 46±4 мВ/мм. 

Наибольшая чувствительность наблюдалась при перпендикулярном направлении к 

поверхности грудной клетки. Когда угол наклона увеличивался от 0° до 60° при 

фиксированном расстоянии, чувствительность уменьшалась с 71±2 мВ/мм до 9±1 мВ/мм. 

Не наблюдалось статистически значимой разницы (p ≈ 0,02) при работе на различные 

отражающей поверхности (белая бумага и черная ткань). Размер области 

чувствительности в диапазоне расстояний 0,4-0,8 м составил 7-14 см. Шум выходного 

сигнала в диапазоне расстояний от 0,4 до 1,2 м увеличивался с 0,03 мм до 0,6±0,1 мм. 

Нелинейность ANLRMS была максимальной при наименьшем рабочем расстоянии 0,4 м и 

составила 0,09±0,02 мм (среднее ± стандартное отклонение). Величина SNR при смещении 

поверхности в 10 мм в диапазоне расстояний 0,4-1,2 м составила 40-15 дБ. Временная 

задержка между актуальным движением поверхности и изменением выходного сигнала 

составила 1,2±0,2 мс. 

В п.3.3 приводится описание разработанной биоимпедансной системы 

мониторинга. Биоимпедансный мониторинг основан на измерении в реальном времени 

биоимпеданса – электрического импеданса биологического объекта, который в данном 

случае измерялся в области грудной клетки пациента. В настоящее время не существует 

подобных биоимпедансных коммерческих или экспериментальных систем, которые 

используется в лучевой терапии. Данный метод отслеживания можно считать 

недооценённым. Потенциально он может обеспечить более высокую точность 

отслеживания фазы движения опухоли по сравнению с широко распространенными 

оптическими системами, поскольку изменение биоимпеданса при дыхании ассоциировано 

с движением внутренних органов, а не с движением поверхности грудной клетки. При 

вдохе происходит заполнение легких воздухом, из-за чего происходит их расширение и 

смещение прилегающих органов, поэтому увеличивается длина токопроводящих путей 

между измерительными электродами, что приводит к увеличению биоимпеданса. 

Соотношение между биоимпедансом и степенью заполнения легких воздухом может быть 

приблизительно описано линейной функцией. Поскольку движение опухоли происходит 

из-за вентиляции воздуха в легких и смещения других органов, то изменение 

биоимпеданса может также коррелировать с движением опухоли. Шум выходного сигнала 

разработанной биоимпедансной системы составил 0,15±0,03 Ом (среднее ± стандартное 

отклонение) и 0,4 Ом (диапазон). Временная задержка, вносимая между актуальным 

изменением биоимпеданса и изменением выходного сигнала, составила 2,1±0,3 мс. 
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Температурный дрейф выходного сигнала составил 0,23 Ом за 30 минут работы при 

комнатной температуре 27 ℃. В наихудшем случае величина SNR сигнала дыхания (Рис. 

4), полученного на добровольце, составила 9,6±0,2, а характерное изменение 

биоимпеданса грудной клетки при дыхании составило 1,4 Ом (среднеквадратичное 

значение). 

 

Рисунок 4 – График изменения величины относительного значения импеданса во времени 

при дыхании с задержками на глубоком вдохе, полученный в реальном времени с 

помощью разработанной системы на добровольце 

В п.3.4 приводится описание программного обеспечения, разработанного для 

проведения для анализа дозовых распределений (Рис. 5). Для пересчета изображения 

отсканированной пленки в дозовое распределение сначала производится пересчет 

цветового значения пикселя (PVij) с координатами (i; j) в оптическую плотность (ODij) по 

формуле (11): 

𝑂𝐷௜௝ = 𝑙𝑜𝑔ଵ଴ ቆ
𝑃𝑉଴

𝑃𝑉௜௝
ቇ (11) 

где 𝑖 – номер строки, 𝑗 – номер столбца, PV0 – усредненное цветовое значение пикселей 

необлученной пленки. Затем производится пересчет оптической плотности пикселя ODij в 

дозу Dij производится по формуле (12) с учетом калибровки: 

𝐷௜௝൫𝑂𝐷௜௝൯ = 79,75902 ∙ 𝑂𝐷௜௝
ଷ − 7,95479 ∙ 𝑂𝐷௜௝

ଶ + 6,79399 ∙ 𝑂𝐷௜௝ − 0,04996 (12) 

Средняя доза Dm и однородность дозы H на участке дозового распределения 

рассчитывалась по формулам (13) и (14), соответственно: 

𝐷௠ =
∑ 𝐷௜௝

௜మ,௝మ
௜ୀ௜భ,௝ୀ௝భ

(𝑖ଶ − 𝑖ଵ)(𝑗ଶ − 𝑗ଵ)
 (13) 

𝐻 = 100% −

ඨ
∑ ൫𝐷௜௝ − 𝐷௠൯

ଶ௜మ,௝మ
௜ୀ௜భ,௝ୀ௝భ

(𝑖ଶ − 𝑖ଵ)(𝑗ଶ − 𝑗ଵ)

𝐷௠
∙ 100% 

(14) 

где i1, i2, j1, j2 – номера строк и столбцов, ограничивающих область интереса. 

Неопределенность значений дозы оценивается по формуле (15): 



17 
 

𝛿𝐷 = ඥ(𝛿𝐷௥௔௡)ଶ + (𝛿𝐷௖௔௟)ଶ + (𝛿𝐷௡௢௜௦௘)ଶ (15) 

где δDran – случайная ошибка, δDcal – ошибка калибровки, δDnoise – шум изображения 

пленки. Разработанное программное обеспечение также имеет возможность выполнять 

расчет гамма-индекса при сравнении двух дозовых распределений: запланированного и 

измеренного в мишени. 

 

Рисунок 5 – Внешний вид окна разработанного программного обеспечения для анализа 

характеристик дозовых распределений 

В п.3.5 демонстрируются результаты исследования зависимости коэффициента 

однородности распределения поглощенной дозы в движущейся мишени от параметров 

движения. Искажения дозы из-за движения приводят к снижению коэффициента ее 

однородности в движущейся мишени в среднем на ≈12% по сравнению с неподвижной 

мишенью в диапазоне движения до 20 мм (Рис. 6). Амплитуда является доминирующим 

фактором, влияющим на коэффициент однородность дозы (p < 0,001), в то время как 

вариации периода не привели к статистически значимой разнице в коэффициенте 

однородности (p = 0,49). Зависимость коэффициента однородности распределения дозы от 

амплитуды хорошо описывается квадратичной моделью вида (16): 

𝐻(𝐴) = 0,001𝐴ଶ − 0,603𝐴 + 97,196 (16) 

где H – коэффициент однородности дозы, А – амплитуда движения. Расхождение между 

экспериментальными данными и аппроксимированными не превышала 3%. Полученный в 

текущем исследовании экспериментальный результат подтверждает выводы исследования 

[26]. В этом исследовании с помощью четырехмерного (с учетом движения опухоли) 

численного моделирования на основе данных компьютерной томографии реальных 

пациентов с раком легкого было показано, что зависимость однородности дозы от 

амплитуды описывается линейно-квадратичной моделью. Несмотря на то, что 
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эксперименте, проведенном в рамках данной диссертационной работы, использовалась 

упрощенная геометрия по сравнению с анатомией реальных пациентов, квадратичная 

зависимость была подтверждена. 

 

Рисунок 6 – Зависимость коэффициента однородности распределения дозы в движущейся 

мишени от амплитуды движения 

В п.3.6 рассматривается разработанный принцип синхронизации процесса 

ускорения протонов в синхротроне с движением опухоли и демонстрируются результаты 

его применения. Компенсация движения опухоли на клинических установках на основе 

синхротрона (Рис. 7) представляет собой довольно сложную задачу, поскольку процесс 

ускорения частиц в синхротроне является многоступенчатым. Он начинается с 

предварительного ускорения в инжекторе, который является линейным высоковольтным 

ускорителем с перезарядкой. Инжектор формирует пучок с энергией порядка 1 МэВ, 

который поступает в вакуумную камеру кольца синхротрона через впускной канал. Далее 

пучок попадает в магнитное поле, которое генерируется 16-ю магнитами основного поля, 

расположенными вдоль вакуумной камеры и формирующими так называемую магнитную 

дорожку. Частицы начинают двигаться по приблизительно круговой траектории в 

вакуумном кольце, многократно проходя ускоряющий промежуток ускоряющей станции и 

приобретая за каждый проход небольшую порцию энергии. Для того, чтобы пучок 

удерживался на фиксированной орбите, магнитное поле в кольце должно увеличиваться 

пропорционально импульсу частицы. Когда частицы достигают заданной энергии 

ускорения, нарастание магнитного поля прекращается, и оно остается постоянным, чтобы 

удерживать ускоренные частицы в кольце до того момента, как начнется процесс их 

вывод. Классический подход синхронизации работы ускорителя с движением опухоли 

представлен на рисунке 8. Отслеживание движения производится в реальном времени. 

Выбирается фаза движения опухоли, в которой она наиболее неподвижна, и с помощью 
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алгоритма обработки сигнала движения в этот момент производится формирование 

импульса разрешения на вывод пучка. 

 

Рисунок 7 – Внешний вид протонного синхротрона комплекса протонной терапии 

«Прометеус» с указанием основных функциональных элементов 

Синхротрон является ускорителем импульсного типа и за каждый цикл его работы можно 

получить ограниченное количество частиц в пучке. Цикл работы синхротрона показан 

через изменение магнитного поля в кольце, удерживающего частицы в процессе 

ускорения. В классическом подходе синхротрон ускоряет частицы и удерживает их на 

орбите, ожидая прихода импульса разрешения на вывод. Как только такой импульс 

приходит – начинается облучение. При этом возможно 3 ситуации: (а) при которой 

разрешение пришло раньше, чем произошло ускорение, (в) при которой не хватило 

ускоренных частиц, чтобы производить облучение на протяжении всего импульса 

разрешения и (б) при которой облучение происходило на протяжении всего времени 

разрешения. Данный подход имеет ряд существенных недостатков. Во-первых, при 

длительном удержании ускоренных частиц на орбите потери интенсивности пучка 

составляют примерно 5% в секунду, что приводит к потери около 50% частиц в пучке при 

удержании в течение 10 секунд (это примерно два цикла дыхания). Во-вторых, облучение 

может происходить не на протяжении всего разрешенного времени, что удлиняет сеанс 

лечения из-за ситуаций (а) и (в) в частности. В-третьих, синхротрон большую часть 

времени находится в процессе удержания частиц на орбите, требующего поддержания 

постоянного магнитного поля, что приводит к перегреву магнитной системы (особенно на 

высоких энергиях пучка) и возможной остановке лечения. Новый режим (Рис. 9) 

позволяет преодолеть эти ограничения. Его главное отличие заключается в том, что 

помимо разрешения на вывод пучка производится управление и его инжекцией в кольцо. 

При достаточно регулярном цикле движения опухоли возможно предсказать момент, в 

который необходимо произвести инжекцию, чтобы к предполагаемому моменту 

разрешения на вывод пучок был уже ускорен и готов к выводу. 



20 
 

 

Рисунок 8 – Временная диаграмма, показывающая классический режим облучения 

движущейся опухоли на синхротроне 

Новый подход позволяет выводить пучок сразу после его ускорения, причем при каждом 

импульсе разрешения пучок будет выводиться гарантированного на протяжении всего 

разрешения. Кроме того, магнитная система большую часть времени находится в режиме 

ожидания, удерживая поле инжекции (около 1 кГс), что исключает перегрев системы.  

 

Рисунок 9 – Временная диаграмма, показывающая новый режим облучения движущейся 

опухоли на синхротроне 

Главным параметром, который должен учитываться в ходе применения разработанного 

метода компенсации, является остаточное смещение опухоли (RM) в пределах окна 

облучения (Рис. 8). Выбор ширины окна облучения должен производиться индивидуально 

для каждого пациента исходя из характера движения опухоли. Ширина окна должна быть 

оптимальной: с одной стороны его длительность должна быть как можно больше, чтобы 

минимизировать время лечения, с другой стороны, остаточное смещение опухоли в 

пределах окна не должно превышать величину утвержденного критерия амплитуды. 

Использование разработанного метода позволяет компенсировать эффекты искажения 

распределения дозы, вызванного движением, и обеспечить коэффициент однородности 

распределения дозы 97,4±0,3% и гамма-индекс 97±2%. Метод позволил получить дозовое 

распределение, близкое к дозовому распределению в неподвижной мишени (Рис. 10). 
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                      (а)                                           (б)                                           (в)                         Гр 

Рисунок 10 – Цветовые карты распределения поглощенной дозы в мишени фантома в 

диапазоне доз от 0 до 2,5 Гр, измеренные с помощью радиохромных пленок: (а) в 

неподвижной мишени, (б) в движущейся мишени с амплитудой 12 мм, облученной без 

применения каких-либо методов компенсации и (в) в движущейся мишени с амплитудой 

12 мм, облученной с применением нового метода компенсации 

 

Рисунок 11 – Время облучения движущейся мишени с объемом 125 см3 с различными 

методами компенсации движения 

При этом время облучения целевого объема 125 см3 увеличилось всего лишь на 25% по 

сравнению с облучением на свободном дыхании (Рис. 11). Использование же других 

распространенных методов, таких как МС и ЗД, увеличивало время облучения более чем 

на 120%. Таким образом, разработанный метод компенсации движения опухоли является 

наиболее оптимальным как с точки зрения оптимизации поглощенной дозы, так и с точки 

зрения минимизации времени облучения. 

В п.3.7 обсуждается критерий применимости разработанного метода по величине 

остаточного движения. Для выработки данного критерия использовался анализ гамма-

индекса. Такой анализ позволяет количественно установить степень соответствия между 

запланированным и реальным (измеренным) дозовым распределением. Параметр GPR, 

который показывает в процентном соотношении количество точек 𝑁ఊ(௥⃗ೃ)ஸଵ  , 
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удовлетворяющих критерию 3%/3мм относительно общего количества точек N дозового 

распределения, рассчитывался по формуле (17, 18): 

𝐺𝑃𝑅 = 100% ∙
𝑁ఊ(௥⃗ೃ)ஸଵ

𝑁
≥ 95% (17) 

где 𝛾(𝑟ோ) = 𝑚𝑖𝑛 ቐඨ
∆𝑟ଶ(𝑟ோ , 𝑟ா)

𝛿𝑟ଶ
+

∆𝐷ଶ(𝑟ோ, 𝑟ா)

𝛿𝐷ଶ
ቑ ∀{𝑟ா} (18) 

где 𝑟ோ – радиус-вектор опорного пикселя, 𝑟ா – радиус-вектор оцениваемого пикселя, ∆r – 

расстояние между опорным и оцениваемым пикселями, ∆D – разница доз между опорным 

и оцениваемым пикселем. Критерий 3%/3мм означает, что в пределах радиуса 3 мм вокруг 

опорной точки существует хотя бы одна точка оцениваемого дозового распределения, 

доза в которой не отличается от дозы в опорной точке более чем на 3%. Измеренное 

дозовое распределение в мишени соответствует запланированному, если более 95% всех 

точек удовлетворяют критерию 3%/3мм, общепринятому в лучевой терапии. 

 

Рисунок 12 – Зависимость гамма-индекса (GPR) распределения поглощенной дозы в 

движущейся мишени от амплитуды движения 

Параметр GPR был более 95%, когда амплитуда движения не превышала 4 мм (Рис. 12): 

если 𝑅𝑀 ≤ 4 мм,  то 𝐺𝑃𝑅 ≥ 95% 

Это означает, что если остаточное смещение опухоли внутри окна облучения составляет 

менее 4 мм, то полученное дозовое распределение будет соответствовать 

запланированному. Полученный критерий применимости метода компенсации получился 

аналогичен критерию, который применяется в госпитале Университета Хоккайдо в 

Японии [27]. 

В заключительной части диссертации изложены основные результаты и выводы о 

проделанной работе: 
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1. Разработанная модель движения мишени и метод измерения пространственного 

распределения поглощенной дозы в ней может быть основой для процедуры 

доклинического контроля качества ПТ движущихся опухолей. 

2. Разработаны системы отслеживания в реальном времени движения опухоли, 

использующие воздействие неионизирующего излучения на пациента и 

обеспечивающие высокое временное (<2 мс) и пространственное (сигнал/шум >10) 

разрешение, что повысит точность облучения и улучшит оптимизацию 

распределения поглощенной дозы. 

3. Квадратичная модель была предложена для описания зависимости коэффициента 

однородности пространственного распределения поглощенной дозы в движущейся 

мишени от амплитуды ее движения с точностью в пределах 3%. 

4. Разработан режим синхронизации процесса инжекции и ускорения частиц в 

синхротроне с движением опухоли, обеспечивающий оптимизацию распределения 

поглощенной дозы в движущейся мишени и устойчивый к случайным флуктуациям 

параметров движения мишени вплоть до 30%. 

5. Разработанный метод компенсации движения обеспечивает коэффициент 

однородности поглощенной дозы 97,4±0,3% и гамма-индекс 97±2% в движущейся 

мишени, что позволит минимизировать воздействие на здоровые ткани и снизить 

вероятность отдаленных последствий действия ионизирующего излучения. При 

этом длительность облучения увеличивается всего лишь на 25% по сравнению с 

другими методами, которые увеличивают ее на 120%. 
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