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Методики дозиметрического планирования лучевой терапии, в которых используются биологические моде-
ли для оптимизации и/или оценки дозиметрического плана, активно внедряются в клиническую практику.
Эти методики основаны на разнообразных моделях дозового ответа, а также значениях параметрах конкрет-
ных органов и тканей. Однако, из-за различных ограничений, включающих границы применимости моде-
лей, неточности параметров, неполного понимания дозового ответа и недостаточного количества клиниче-
ских данных, использование систем дозиметрического планирования лучевой терапии на биологической ос-
нове (BBTPS – biologically based treatment planning system), как новой парадигмы, может быть потенциально
опасным. Большинству специалистов по планированию лучевой терапии предстоит пройти большой путь
обучения. Целью работы группы TG-166 является решение некоторых из этих актуальных вопросов до того,
как клиническое использование BBTPS получит широкое распространение.

В этом докладе:

1) рассмотрены биологические модели, как уже используемые, так и те, которые потенциально могут быть
использованы в процессе дозиметрического планирования лечения;

2) обсуждены стратегии, ограничения, условия и предосторожности при использовании биологических мо-
делей и параметров для практического планирования лучевой терапии;

3) приведены примеры практического использования трех коммерчески доступных систем дозиметрическо-
го планирования BBTPS и отмечены дозиметрические различия между оптимизацией и оценкой дозиметри-
ческого плана лечения, основанных на биологических моделях и доз-объемных ограничениях;

4) определены желаемые черты BBTPS и будущие направления развития;

5) представлены общие рекомендации и методология для приемочных испытаний, ввода в эксплуатацию и
рутинного обеспечения гарантии качества (QA – quality assurance) BBTPS.
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НОРМАТИВНЫЕ МАТЕРИАЛЫ

Сокращения и аббревиатуры

3D (3-Dimensional) – трехмерная.
AAPM (American Association of Physicists in

Medicine) – Американская ассоциация меди-
цинских физиков, ААМФ.

ASTRO (American Society for Radiation
Oncology) – Американское общество радиа-
ционной онкологии.

BBTP (Biologically Based Treatment
Planning) – биологически обоснованное плани-
рование лечения.

BBTPS (Biologically Based Treatment
Planning System) – система дозиметрического
планирования лучевой терапии на биологиче-
ской основе.

BGRT (Biologically Guided
Radiationtherapy) – биологически управляемая
лучевая терапия.

CDF (Cumulative Distribution Function) –
функция кумулятивного распределения.

CERR (Computational Environment for
Radiotherapy Research) – вычислительная среда
для исследований в области лучевой терапии.

cEUD (cell killing-based Equivalent Uniform
Dose) – эквивалентная однородная доза, осно-
ванная на гибели клеток.

CPF (Complication Probability Factor) –
коэффициент вероятности осложнений.

CRE (Cumulative Radiation Effect) – куму-
лятивный эффект излучения.

CTV (Clinical Target Volume) – клинический
объем мишени.

DICOM (Digital Imaging and
Communications in Medicine) – стандарт цифро-
вых изображений и коммуникаций в медицине.

DSB (Double-StrandBreak) – двойной раз-
рыв ДНК.

EORTC (European Organization for
Research and Treatment of Cancer) – Европей-
ская организация по исследованию и лечению
рака.

EUD (Equivalent Uniform Dose) – эквива-
лентная однородная доза.

fDVH (functional DVH) – функциональная
ГДО.

gEUD (generalized EUD) – обобщенная эк-
вивалентная однородная доза.

GTV (Gross Tumor Volume) – определяемый
объем мишени.

MLD (Mean Lung Dose) – средняя доза в
легких.

NSD (Nominal Standard Dose) – номиналь-
ная стандартная доза.

NTCP (Normal Tissue Complication
Probability) – вероятность осложнений в здоро-
вых тканях.

P+ (complication-free cure) – лечение без
осложнений.

PDD (Percentage Depth Dose) – процентная
глубинная доза.

PET (Positron Emission Tomography) – по-
зитронная эмиссионная томография (ПЭТ).

PRV (Planning organ at Risk Volume) – пла-
нируемый объем критического органа. 

PTV (Planning Target Volume) – планируе-
мый объем мишени.

QA (Quality Assurance) – гарантия каче-
ства (ГК).

QUANTEC (QUantitative Analysis of Normal
Tissue Effects in the Clinic) – количественный
анализ клинических эффектов в нормальных
тканях.

RT (Radiation Therapy) – лучевая терапия.
RTOG (Radiation Oncology Therapy Group)

– радиационно-терапевтическая группа в онко-
логии.

SBRT (Stereotactic Body Radiation Therapy)
– стереотаксическая лучевая терапия всего те-
ла пациента.

SF (Surviving Fraction) – доля клоногенных
клеток, выживших после облучения.

SRS (Stereotactic RadioSurgery) – стерео-
таксическая радиохирургия.

TCP (Tumor Control Probability) – веро-
ятность контроля над опухолью. 

TD (Time Dose) – время доза.
TDF (Time Dose Fractionation) – время–до-

за-фракционирование.
UTCP (Uncomplicated TCP) – вероятность

контроля над опухолью без лучевых осложне-
ний.

Vx (volume receiving at least dose x in Gy) –
объем, получивший дозу не менее х в Гр.

3ДКЛТ – трехмерная конформная лучевая
терапия (3DCRT).

ГДО – гистограмма доза-объём (DVH).
ВДФ – фактор время–доза-фракциониро-

вание.
КРЭ – кумулятивный радиационный эф-

фект.
ЛК – линейно-квадратичный (LQ – linear

quadratic).
ЛКБ – модель Лаймана-Катчера-Бермана

(Lyman-Kutcher-Burman).
ЛКМ – линейно-квадратичная модель

(LQM).
ЛТ – лучевая терапия (RT).
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ЛТМИ – лучевая терапия с модуляцией
интенсивности (IMRT).

НСД – номинальная стандартная доза.
СДП – система дозиметрического плани-

рования (TPS).
ФСЕ – функциональная субъединица.

Введение

Целью лучевой терапии (ЛТ) является
формирование терапевтического распределе-
ния поглощенной дозы ионизирующего излуче-
ния в объеме опухоли при минимизации риска
лучевых осложнений со стороны нормальных
тканей. До недавнего времени о качестве дози-
метрического плана ЛТ (рассчитанного, ожи-
даемого распределения поглощенной дозы) су-
дили по физическим величинам, т. е. по пара-
метрам, оценивающим распределение погло-
щенной дозы по объему опухоли, которые, как
считается, коррелируют с биологическим отве-
том. При этом качество плана ЛТ не оценивает-
ся напрямую на основе ожидаемых биологиче-
ских последствий. Широко признано, что дозо-
объёмные критерии, которые являются лишь
суррогатными мерами биологического ответа,
должны быть заменены биологическими кри-
териями, с помощью которых возможно точнее
отразить достижение клинических целей ЛТ в
процессе лечения [1]. Понимание преимуществ
и ограничений существующих моделей
доза–ответ позволяет включать биологические
концепции в рутинный процесс дозиметриче-
ского планирования облучения.

I.A. Краткий обзор истории и значения 
моделирования доза–ответ при 
планировании лучевой терапии

В первые годы развития лучевой терапии
биологические последствия лечения оценива-
лись в основном по дозе, поглощенной опухо-
лью и окружающими нормальными тканями, с
учетом общего времени лечения и фракциони-
рования. Эти последствия определялись опыт-
ным путем. Для учета факторов общей продол-
жительности лечения и фракционирования
были разработаны подходы номинальной стан-
дартной дозы (НСД) и кумулятивного радиа-
ционного эффекта (КРЭ), а также модель время-
доза-фракционирование (ВДФ) [2–5]. Эти кон-
цепции, хотя и помогали решать практические
задачи, были статистическими по своей приро-
де и не основывались на четких радиобиологи-

ческих принципах. Развитие фундаментальной
радиобиологии в середине прошлого века при-
вело к созданию первых моделей клеточной ги-
бели и, в конечном итоге, к появлению моделей,
которые связали радиационную чувствитель-
ность с частотой излечения опухолей. Один из
первых таких подходов был предложен T.R.
Munro и C.W. Gilbert (1961) [6]. Они предполо-
жили, что несмотря на сложность радиобиоло-
гических моделей, доля выживших после облу-
чения клеток подчиняется распределению Пу-
ассона (раздел II.D). Это предположение до сих
пор остается основой большинства биологиче-
ски обоснованных моделей вероятности конт-
роля над опухолью (TCP-Tumor control
probability).

Истоки моделирования вероятности
осложнений со стороны нормальных тканей
(NTCP – Normal tissue complications probability)
лежат в попытках количественно оценить зави-
симость допустимой величины поглощенной
дозы для определенного радиационного эффек-
та от размера облученной области [7]. Сформу-
лированная в этих ранних исследованиях зави-
симость между объемом облучения и толерант-
ной дозой (раздел II.F.1) в виде степенной функ-
ции остается важной составляющей многих со-
временных концепций. С появлением трехмер-
ной конформной лучевой терапии (3ДКЛТ) мо-
делирование значений NTCP привлекло к себе
большее внимание. Существенно неоднород-
ные распределения поглощенной дозы в орга-
нах риска, получаемые при 3ДКЛТ, потребова-
ли создания дополнительного инструментария
оценки риска лучевых осложнений на основе
распределения поглощенной дозы. Одним из
первых подходов, учитывающих неоднород-
ный характер распределения поглощенной до-
зы, был фактор вероятности осложнений (CPF –
complication probability factor), предложенный
Dritschilo и др. в 1978 г. [8]. Последующие уси-
лия были направлены на включение дополни-
тельных радиобиологических характеристик в
процесс моделирования [9–11]. Свою нишу так-
же успешно заняли эмпирические модели [12].
Для получения дополнительной информации о
раннем применении биологического моделиро-
вания в планировании лечения читатель мо-
жет обратиться к обзору С.G. Orton et al [13].

Несколько радиотерапевтических цент-
ров включили моделирование функции
доза–ответ в свои протоколы повышения погло-
щенной дозы. Модели TCP и NTCP [14–16] ис-
пользовались для безопасного повышения по-
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глощенной дозы при немелкоклеточном раке
легких [17–20] и опухолях печени [21–23]. D.Y.
Song et al в 2005 [24] использовали модель NTCP
для выбора величины поглощенной дозы при
стереотаксической лучевой терапии (SBRT –
stereotactic body radiation therapy) опухолей лег-
ких. Многие исследователи собственными си-
лами включили модели TCP и NTCP в свои ком-
пьютерные программы для оценки планов
лечения [25, 26]. Хотя абсолютные значения
прогнозируемых вероятностей исхода ЛТ еще
не являются надежными, такие инструменты
могут предоставить полезную информацию
при сравнении альтернативных планов лече-
ния, особенно если дозо-объёмные критерии не
дают однозначного ответа [27]. Однако эта точ-
ка зрения была поставлена под сомнение [28],
что свидетельствует о необходимости соблю-
дать осторожность даже при использовании
критериев TCP/NTCP для ранжирования пла-
нов лечения. Из-за сомнений в надежности
прогнозов моделей и точности значений пара-
метров, биологически обоснованные инстру-
менты оценки планов пока не нашли широкого
применения в коммерческих системах дози-
метрического планирования (СДП).

С другой стороны, большой потенциал
радиобиологического моделирования заключа-
ется в использовании моделей для построения
функций оптимизации СДП, контролирующих
выполнения требований в распределении по-
глощенной дозы по объему опухоли при опти-
мизации планов облучения. Оптимизация рас-
пределения поглощенной дозы вне объема опу-
холи на основе концепции CPF была одной из
первых попыток [29]. Впоследствии, с появле-
нием более сложных моделей дозового ответа,
несколько исследовательских групп изучили
возможность использования функций оптими-
зации СДП на базе TCP и NTCP с целью оптими-
зации планов облучения [9, 30–33]. Например,
концепция complication-free cure (излечение
без осложнений), обозначаемая как P+, была

предложена в качестве функции оптимизации
для неограниченной биологической оптимиза-
ции [34]. Несмотря на потенциальные преиму-
щества оптимизации на основе TCP/NTCP, вы-
явленные в этих исследованиях, было широко
признано, что для повышения доверия к подхо-
ду планирования облучения на биологической
основе необходимы дополнительные исследо-
вания [35, 36].

Концепция эквивалентной однородной
дозы (EUD – equivalent uniform dose), включая

обобщенную эквивалентную равномерную дозу
– расширение концепции EUD для нормальных
тканей (gEUD), предложенная Niemierko [37,
38], нашла значительную поддержку среди сто-
ронников биологически обоснованной оптими-
зации. Концепция предлагает компромисс
между чисто биологическими показателями,
такими как TCP и NTCP, и традиционными до-
зо-объёмными критериями. Многие исследова-
ния показали, что включение функций опти-
мизации на основе EUD в алгоритмы инверсно-
го дозиметрического планирования облучения
для оптимизации планов лучевой терапии с мо-
дуляцией интенсивностью излучения (ЛТМИ)
может привести к снижению поглощенной до-
зы в критических органах без ущерба для рас-
пределения поглощенной дозы в объеме опухо-
ли [39–48]. В ряде исследований сообщалось,
что оптимизация планов ЛТМИ на основе соче-
тания дозо-объемных и EUD функций оптими-
зации является надежным способом получения
требуемых распределений поглощенной дозы.
Поэтому данный подход является привлека-
тельным для внедрения биологических моде-
лей при планировании облучения в коммерче-
ские СДП (раздел IV).

I.В. Ограничения используемого подхода
при планировнии лучевой терапии на 
основе критериев доза–объем

Дозо-объемные ограничения, используе-
мые для инверсного дозиметрического плани-
рования облучения или оценки дозиметриче-
ского плана, основаны на клинических иссле-
дованиях, показывающих корреляцию между
контролем опухоли/частотой осложнений и
конкретными дозо-объемными показателями.
Например, критерий V20 – процентная доля

объема легкого, получившая не менее 20 Гр, ис-
пользуется для оценки вероятности того, что
реализация дозиметрического плана может
привести к лучевому пневмониту 2-й или 3-й
степени [49]. 

Существует ряд ограничений для данного
подхода:
1) как правило, более чем одна точка на гисто-

грамме доза–объем (ГДО) (например, V5, V40,

средняя доза облучения легких) коррелирует
с осложнением. Однако, эта корреляция за-
висит от методики облучения. (ЛТМИ или
3ДКЛТ), расположения пучков и т.д. L.B.
Marks et al в 2010 г. [50] в своем отчете
QUANTEC (раздел II.G) о радиационных эф-
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фектах в легких отметили, что “корреляции
между дозиметрическими параметрами за-
висят от методики подведения поглощенной
дозы, и читатели должны тщательно оце-
нить сходство своей методики лечения с
опубликованными ранее отчетами, прежде
чем использовать любые из этих критериев в
качестве клинических ограничений”;

2) как правило, оптимизация с дозо-объемны-
ми ограничениями является косвенной, тре-
бующей значительных навыков в выборе
значений и относительных параметров для
ограничений, которые обеспечивают опти-
мальные значения TCP и NTCP. При наличии
обычно от 1 до 3 ограничений возможен ряд
оптимизированных ГДО для нормальных
тканей, которые одинаково хорошо соответ-
ствуют этим нескольким ограничениям, но
явно имеют различный риск осложнений.
Если при оптимизации распределения по-
глощенной дозы также используются биоло-
гические методы, то дозо-объемные точки
могут быть заменены функцией, которая бо-
лее эффективно управляет формой кривых
ГДО. Это позволяет выбрать дозиметриче-
ский план, ведущий к наиболее благопри-
ятному общему результату облучения, а не
только удовлетворяющий использованным
ограничениям;

3) задание нескольких дозо-объемных огра-
ничений в СДП увеличивает вычислитель-
ную сложность обратной задачи дозиметри-
ческого планирования облучения. Более то-
го, функции оптимизации распределения
поглощенной дозы по объему анатомиче-
ской структуры, основанные на дозо-объ-
емных ограничениях, могут привести к мно-
жественным локальным минимумам [39,
51]. Это означает, что алгоритм поиска, раз-
работанный для решения задач с глобаль-
ным минимумом, скорее всего, остановится
в локальном минимуме, что может привести
к неоптимальному распределению погло-
щенной дозы.

В большинстве современных СДП исполь-
зуется оптимизация дозиметрического плана
на дозо-объемной основе. Также в них отсут-
ствуют инструменты для регулярной оценки
значений биологических функций по аналогии
с показателями ГДО. Эти инструменты являют-
ся важным шагом для создания наборов дан-
ных, позволяющих исследовать корреляцию
значений биологических функций и результа-
тов лечения внутри клиники, а также сравни-

вать биологическую и дозо-объемную оптими-
зацию в СДП. Поскольку распределение погло-
щенных доз для дозиметрических планов, ос-
нованных на биологических ограничениях
СДП, может существенно отличаться от пла-
нов, основанных на дозо-объемных ограниче-
ниях, инструменты оценки важны как основа
для перехода к преимущественному использо-
ванию биологических методов при оптимиза-
ции.

I.В. Область применения и терминология

Исторически сложилось так, что предпи-
сание поглощённой дозы при ЛТ осуществля-
лось на основе знаний о поведении определен-
ного типа опухоли или нормальной ткани на
базе популяционных исследований. Быстрый
прогресс в функциональной визуализации, мо-
лекулярных методах, прогностических анали-
зах и методиках подведения поглощенной дозы
рано или поздно позволит реализовать дей-
ствительно персонифицированную ЛТ в клини-
ке [52]. В данном отчете рабочей группы TG-
166 ЛТ, в котором используется информация о
пространственном и временном распределе-
нии биологических параметров, специфичных
для пациента, таких как радиочувствитель-
ность опухоли и нормальных клеток, состояние
оксигенации, скорость пролиферации и т.д., бу-
дет называться биологически управляемой ЛТ
(BGRT – biologically guided radiation therapy).
Другие исследователи ранее использовали раз-
личные альтернативные термины для описа-
ния этой же концепции, например, радиобио-
логически оптимизированная ЛТ [53], много-
мерная конформная ЛТ [54], биологическая
конформная ЛТ [55], планирование ЛТ на био-
логической основе [1], лечебно-диагностиче-
ская визуализация [56] и оптимизация с учетом
риска [57].

Неотъемлемой частью BGRT является
возможность оптимизации распределения по-
глощенной дозы, которая обеспечит желаемый
баланс между лечением опухоли и повреждени-
ем нормальных тканей на основе знания биоло-
гических свойств конкретной опухоли и окру-
жающих нормальных тканей. Такая многоком-
понентная проблема наиболее корректно ре-
шается в рамках инверсного дозиметрического
планирования облучения, используемого в на-
стоящее время для ЛТМИ, и будет опираться на
модели для описания взаимосвязи между рас-
пределением поглощенной дозы и биологиче-
скими результатами. В настоящем отчете TG-

Применение и контроль качества биологических моделей... 91

2023, № 3“МЕДИЦИНСКАЯ ФИЗИКА”



НОРМАТИВНЫЕ МАТЕРИАЛЫ

166 любое использование моделей биологиче-
ского ответа, включающее обратную связь с
моделью в процессе дозиметрического плани-
рования лечения, будет называться биологиче-
ски обоснованным планированием лечения
(BBTP – biologically based treatment planning).
Обратная связь может быть либо пас сив -
ной/автоматизированной в случае инверсного
дозиметрического планирования лечения, ли-
бо с активным участием планировщика в слу-
чае прямого дозиметрического планирования
ЛТ.

В то время как будущее развитие BGRT
зависит от достаточного прогресса в методах
получения индивидуализированных биологи-
ческих параметров, BBTP уже начало входить в
клиническую практику. BBTP рассматривается
как подмножество BGRT. Однако, BGRT – это не
просто BBTP, основанная на биологических па-
раметрах, специфичных для пациента. BGRT
будет использовать биологические модели не
только во время первоначального дозиметри-
ческого планирования, но и для адаптации
лечения на основе ответа опухоли или органов
риска на ЛТ [58]. Для подробного обсуждения
BGRT и BBTP читатели могут обратиться к
статье R.D. Stewart и X.A. Li (2007) [52]. Сфера
применения данного отчета TG-166 ограничи-
вается BBTP, т. е. использованием биологиче-
ских моделей для оптимизации и оценки дози-
метрического плана при дистанционной ЛТ.
Акцент сделан на моделях, которые реализова-
ны или потенциально могут быть реализованы
в коммерческих СДП.

В данном отчете используются
следующие определения и термины:

 оптимизация дозиметрического плана
и\или инверсное дозиметрическое планиро-

вание – это процесс создания оптимального
дозиметрического плана, соответствующего
желаемым целям ЛТ. Медицинский физик,
который разрабатывает дозиметрический
план, определяет задачи (т.е. критерии опти-
мизации), включая ограничения (пределы,
которые не должны нарушаться) и требова-
ния по распределению поглощенной дозы
как для мишени (или опухоли), так и для
нормальных структур. СДП преобразует тре-
бования по распределению поглощенной до-
зы в функции оптимизации, которые долж-
ны быть максимизированы или минимизи-
рованы алгоритмом оптимизации;

 контроль опухоли или местный контроль –
это регистрация отсутствия признаков ре-

цидива опухоли в области, подвергнутой
радикальному лечению;

 осложнение нормальной ткани – это небла-
гоприятный симптом, признак или заболе-
вание, связанное во времени с применением
ЛТ. Для классификации осложнений нор-
мальных тканей обычно используются CT-
CAE (The Common Terminology Criteria for Ad-
verse Events) (http://ctep.cancer.gov) или
шкала EORTC/RTOG [59];

 функциональная субъединица (ФСЕ) – это
структурно или функционально дискретные
элементы ткани [60], например, нефроны в
почке или альвеолы в легком;

 обьемный эффект: изменение толерантно-
сти нормальной ткани/органа при измене-
нии объема облучения. То есть, толерантная
доза увеличивается в виде степенной функ-
ции с показателем степени, зависящим от
типа ткани и конечной точки осложнения,
по мере уменьшения объема облучения. Ве-
личина эффекта объема зависит, частично,
от лежащей в основе ана то ми чес -
кой/биологической структуры органа;

 орган с параллельной архитектурой – это
нормальный орган, в котором каждая ФСЕ
функционирует относительно независимо, и
повреждение достаточно маленького участ-
ка не приводит к дисфункции всего органа.
Следовательно, может существовать порог
объема или функциональный резерв. При-
мерами являются легкие, почки и печень;

 орган с последовательной архитектурой –
это нормальный орган, в котором ФСЕ рас-
положены последовательно; если одна ФСЕ
неработоспособна, в органе возникают
осложнения. Примерами являются спинной
мозг, кишечник и зрительный нерв;

 ответ органа с последовательной или па-
раллельной архитектурой (последователь-
ный или параллельный ответ) – это ответ
нормального органа, характеризующийся
зависимостью от малого и большого объема
облучения соответственно. Связь между ар-
хитектурой органа, обозначенной как после-
довательная или параллельная, и последова-
тельным или параллельным ответом не все-
гда точна. Тем не менее, в рамках данного от-
чета предполагается точное соответствие
между архитектурой органа и реакцией. Это
означает, что осложнения органа с парал-
лельной архитектурой, как предполагается,
возникают после повреждения существен-
ной доли ФСЕ, объемный эффект велик, и
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реакция параллельная. В противополож-
ность этому, осложнения органа с последо-
вательной архитектурой будут возникать
после повреждения одной ФСЕ, объемный
эффект мал, а реакция последовательная.

II. Модели дозового ответа

Область изучения математических моде-
лей реакции опухоли и нормальной ткани на
поглощенную дозу облучения обширна и выхо-
дит за рамки данного отчета. Настоящее изло-
жение предназначено для того, чтобы дать чи-
тателю представление о моделях и параметрах,
обычно встречающихся в BBTP, а также ссыл-
ки, полезные для дальнейшего изучения. До-
полнительная информация представлена в
приложениях.

II. А. Обобщеная эквивалентная однород-
ная доза (gEUD)

Концепция эквивалентной однородной
дозы (EUD – Equivalent Uniform Dose), предло-
женная A. Niemierko [37], есть единый показа-
тель для представления неравномерных рас-
пределений поглощенной дозы в опухоли. Она
определяется как равномерная поглощенная
доза, которая дает такой же радиобиологиче-
ский эффект как заданное неравномерное рас-
пределение поглощенной дозы, при условии
подведения за одинаковое количество фрак-
ций. Чтобы распространить концепцию EUD
на нормальные ткани, A. Niemierko в 1999 г.
[38] предложил феноменологическую формулу,
называемую обобщенной EUD, или gEUD
(general EUD):

gEUD = (SiviDi
a)1/a,   (1)

где vi – доля объема органа, получившего погло-

щенную дозу Di, и a – тканеспецифический па-

раметр, описывающий эффект объема. Для
a –, gEUD приближается к минимальной до-
зе; таким образом отрицательные значения �
используются для опухолей. Для a+, gEUD
приближается к максимальной дозе (органы с
последовательной архитектурой). Для a =1, 
gEUD равна средней арифметической дозе. Для
a =0, gEUD равна средней геометрической дозе.
EUD основана на клеточной гибели (cEUD – cell
killing based EUD, приложение А), имеет более
механистическую основу, чем gEUD. Однако
gEUD часто используется при оценке и оптими-
зации планов, поскольку одна и та же функцио-

нальная форма может быть применена как к
опухолям, так и к критическим структурам с
одним параметром, отражающим дозиметри-
ческую сущность биологического ответа.

II. B. Линейно-квадратичная модель

Линейно-квадратичный (ЛК) подход наи-
более часто используется для моделирования
выживания клеток. Радиационно-индуциро-
ванная гибель репродуктивных клеток была
окончательно связана с повреждением ДНК, в
частности, с двунитевыми разрывами (DSB –
double-strand breaks) ДНК. В клеточной среде
доза-ответ с DSB линейна вплоть до очень вы-
соких значений поглощенных доз (40...50 Гр), и
на один Гр приходится примерно 40...50 DSB
[61]. Большинство DSB восстанавливаются
точно, однако некоторые подвергаются двой-
ной неправильной репарации, что может при-
вести к образованию летального повреждения,
а некоторые не восстанавливаются. Индукция,
репарация и неправильная репарация DSB, об-
разование летальных повреждений как функ-
ция мощности поглощенной дозы и времени
могут быть описаны как система дифференци-
альных уравнений [61]. Это привело к разра-
ботке кинетических моделей скорости реак-
ции, летальности-потенциальной летальности
[62] и восстановления-исправления [63]. Реше-
ние этих уравнений, отражающих дозовый от-
клик для летальных поражений, имеет слож-
ную форму и доступно только для определен-
ных ситуаций; например, мгновенное подведе-
ние поглощенной дозы с последующим полным
восстановлением. Было продемонстрировано,
что для поглощенных доз и мощностей погло-
щенных доз, характерных для ЛТ, за возмож-
ным исключением поглощенных доз за
фракцию более 10 Гр, используемых в SBRT, ко-
личество летальных поражений может быть хо-
рошо аппроксимировано ЛК-функцией дозы.
То есть, доля клеток, выживших после облуче-
ния поглощенной дозой D за n фракций, может
быть аппроксимирована как:

S = exp(–aD–b (D2/n)),   (2)

где a и b являются коэффициентами пропор-
циональности для линейной и квадратичной
составляющих соответственно. Эффекты репо-
пуляции (приложение Б) и восстановления (не
обсуждаются в данном отчете) могут быть отра-
жены в виде дополнительных членов в экспо-
ненте, но чаще всего встречается уравнении в
виде (2).
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Достоверность линейно-квадратичной
модели (ЛКМ) для больших поглощенных доз за
фракцию, встречающихся в радиохирургии и
SBRT, стала предметом постоянных дебатов
[64–68]. Спорный вопрос заключается в том,
что формализм ЛК предсказывает непрерывно
изгибающуюся кривую выживания, в то время
как экспериментальные данные ясно показы-
вают, что при больших значениях поглощен-
ных доз доля выживших клеток становится экс-
поненциальной функцией поглощенной дозы,
т. е. следует прямой линии на полулогарифми-
ческой диаграмме. Были предложены гибрид-
ные решения, учитывающие этот эффект [69].
Несмотря на эти противоречия, модель ЛКМ
остается предпочтительным инструментом для
расчета изоэффектов при традиционной фрак-
ционированной терапии фотонным пучком.

II. C. Линейно-квадратичная модель, 
основанная на коррекции гистгограммы
доза–объем

Для учета изменений поглощенной дозы
за фракцию в различных субобъемах опухоли
или критических структур при изменении гра-
фиков фракционирования, общая поглощен-
ная доза, соответствующая каждому интервалу
ГДО, Di, иногда переводится в изоэффективную

дозу 2 Гр за фракцию с помощью уравнения
[70, 71]:

(3)

где n – количество фракций. Эта процедура тре-
бует одного параметра – отношения a/b, кото-
рое обычно принимается равным 3 Гр для позд-
но реагирующих нормальных тканей и 10 Гр
для опухолей и рано реагирующих нормальных
тканей. В общей литературе лучевые реакции
обычно определялись для фракций в 2 Гр. Поэ-
тому в расчетах NTCP и TCP целесообразно ис-
пользовать LQED2, а не D.

II. D. Общие модели TCP

Большинство механистических моделей
TCP основаны на предположении, что число
выживших клоногенных опухолевых клеток,
т.е. клеток, способствующих росту опухоли, со-
ответствует распределению Пуассона [6]. Далее
выдвигается одноклеточная гипотеза, т.е. для
роста опухоли достаточно одного выжившего

клоногена. Если начальное число клоногенов

равно N, то среднее число выживших кло но ге -

нов определяется S N, где S – общая выжившая

фракция после курса ЛТ, например, уравнение

(2). TCP равна вероятности того, что ни один

клоноген не выживет:

TCP = exp(–SN).   (4)

TCP может быть аппроксимирована лю-

бой двухпараметрической математической

функцией, представляющей собой кривую сиг-

моидной формы. В широко используемых эм-

пирических моделях TCP этими двумя парамет-

рами являются D50, поглощенная доза при

которой достигается контроль 50 % над опухо-

лью и нормализованный градиент доза–ответ

g=D(dTCP/dD) вычисленный при D=D50 [72]. На

практике параметры, необходимые для пол-

ностью описанной механистической модели,

такие как N или распределение a (приложение

Б), часто недоступны. Поэтому даже в механи-

стических моделях эти параметры аппрокси-

мируются эмпирическими приближениями.

Предположение Пуассоновского распределе-

ния (4) имеет ограничения, в случаях репопуля-

ции клоногенов во время лечения. Одна из оче-

видных проблем заключается в том, что про-

стое применение экспоненциального роста

опухоли предсказывает, что все опухоли реци-

дивируют через достаточно длительное время

после проведения дистанционной ЛТ или для

постоянных имплантатов с распадающимися

радиоактивными источниками [73]. Некоторые

исследователи предложили модели TCP, осно-

ванные на детальном описании кинетики рас-

пространения клоногенов [73, 74]. Такие не-пу-

ассоновские модели, однако, не имеют простых

аналитических решений, что ограничивает их

применение для BBTP.

В общем случае величину TCP можно

определить, как результат просуммированный

по всем вокселам выделенной структуры взве-

шенных вероятностей функций:

(5)

где M – число вокселов; vi=Vi/Vref – относитель-

ный объем воксела. Для практических расче-

тов используются интервалы дифференциаль-

ной ГДО, (Di, vi). Обычно встречаются несколько

формулировок вероятности. В одной из них [75]

используется модель LQ:

P(Di)= exp(–exp(eg–aDi–b (Di
2/n))).   (6)
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Здесь количество клоногенов, N, аппрок-

симируется функцией exp(eg). В уравнении (6) g
– это нормированный градиент доза–ответ при
поглощенной дозе, где абсолютный градиент до-
за–ответ имеет наибольшую крутизну. Выраже-
ние N=exp(eg) является точным, когда b=0 или
когда доза за фракцию остается постоянной,
либо представляет собой очень точное прибли-
жение в противном случае [76]. Учитывая вход-
ные значения D50, g и a/b, индивидуальные

значения для a и b рассчитываются как:

(7)

и

(8)

Другой формулировкой является линей-
но-пуассоновская формулировка [75]:

P(Di) = exp(–exp(eg–(Di/D50)(eg–ln(ln2)))).   (9)

Если поглощенную дозу в каждом вокселе
перевести в эквивалентную дозу, равную 2 Гр за
фракцию, с помощью уравнения ЛК (3) и эту до-
зу (LQED2i) заменить на Di в уравнении (9), то

результат будет эквивалентен уравнению (6).
Это наиболее часто встречающиеся формулы,
используемые для расчета TCP среди СДП, рас-
смотренные в данном отчете.

Логистическая функция является по-
пулярной для описания сигмоидной формы до-
зового отклика в эмпирических моделях TCP.
Например, P. Okunieff et al. в 1995 [77] исполь-
зовали выражение:

(10)

где k связано с нормированным градиентом до-
за–ответ, k=D50/4g. Эмпирическая логистиче-

ская функция [7, 11]:

(11)

где k определяет наклон кривой. Эта формула
рекомендована в отчете AAPM 137 [78] для ис-
пользования в брахитерапии.

II. E. Параметры модели TCP

P. Okunieff и соавторы (1995) [77] собрали
и проанализировали данные о дозовом ответе

для местного контроля различных опухолей,
пролеченных с адъювантной целью (контроль
микроскопического заболевания) и с радикаль-
ной целью (контроль макроскопического опухо-
левого очага). Для аппроксимации данных ис-
пользовали уравнение (10). Для 62 кривых до-
за–ответ при контроле макроскопического за-
болевания и 28 кривых доза–ответ при контро-
ле микроскопического заболевания были пред-
ставлены оценки значений параметров D50 и g.
Оценки параметров для модели на основе ста-
тистики Пуассона в уравнениях (Б1) или (Б2)
приложения Б были получены для опухолей го-
ловы и шеи [79, 80], опухолей молочной железы
[81, 82], меланомы [81], плоскоклеточной кар-
циномы дыхательных путей и верхнего отдела
пищеварительного тракта [81], рака предста-
тельной железы [83, 84], опухолей головного
мозга [85], рака прямой кишки [86] и рака пече-
ни [87]. Модель на основе Пуассона, включаю-
щая распределение радиочувствительности
между пациентами в уравнении ((Б3) приложе-
ния Б), была использована для уточнения ра-
нее проанализированных наборов данных [81,
83] для рака молочной железы, меланомы, опу-
холей дыхательных путей и верхних отделов
пищеварительного тракта [88] и рака предста-
тельной железы [89].

II. F. Общие модели TCP

“Объемный эффект” для нормальных тка-
ней является краеугольным камнем моделиро-
ванию зависимости доза–ответ. В органах с па-
раллельной архитектурой для сохранения
функций органа необходимо уменьшать облу-
чаемый объем. Реакция таких органов хорошо
коррелирует со средней поглощенной дозой. В
отличие от них, органы с последовательной ар-
хитектурой обычно демонстрируют пороговую
реакцию на облучение. Поэтому уменьшение
объема облучаемого органа приводит к не-
значительному изменению ответа, если изме-
нение вообще происходит. Реакция органов с
последовательной архитектурой обычно хоро-
шо коррелирует с максимальным значением
поглощенной дозы или т.н. “горячими пятна-
ми”. Надежная модель должна точно описы-
вать дозовую зависимость частоты осложне-
ний, а также учитывать эффект объема. Ниже
вкратце представлены модели NTCP, обычно
используемые в BBTP. Модели с последователь-
ной (критический элемент) и параллельной
(критический объем) архитектурой строения
органов описаны в приложении В.
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II. F.1. Модель Лаймана–Катчера–Бермана

Модель Лаймана [12] была разработана
для описания вероятности осложнений для од-
нократно облученных полных или частичных
объемов органов. Кумулятивная функция рас-
пределения (CDF – cumulative distribution
function) нормального распределения выбрана
для представления эмпирической сигмоидной
зависимости NTCP от поглощенной дозы. Два
параметра, TD50 и m, описывают положение

сигмоидной кривой вдоль оси поглощенной до-
зы и крутизну кривой соответственно. Третий
параметр, n, описывает величину эффекта
объема, используя степенную зависимость
между допустимой поглощенной дозой и облу-
ченным объемом:

TD(V)=TD(1)/Vn. (12)

Здесь n связано с параметром a в уравне-
нии (1) как n=1/a, TD(V) – толерантная доза для
данной частичной доли объема V, а TD(1) – то-
лерантная доза для полного объема. Малые
значения n соответствуют эффектам малого
объема (последовательные эффекты), а боль-
шие значения – эффектам большого (па рал -
лель но го) объема. Хотя n1 используется в са-
мых ранних применениях модели Лаймана
[90], это значение не является физическим или
биологическим ограничением, и во многих
последующих анализах наилучшее соответ-
ствие данным об осложнениях было найдено
при значениях n>1.

Поскольку модель Лаймана определена
для равномерного облучения, а нормальные
ткани редко облучаются равномерно, было раз-
работано несколько алгоритмов (алгоритмы ре-
дукции ГДО) для преобразования неоднородно-
го распределения поглощенной дозы в равно-
мерное облучение части или всего органа, при-
водящее к одинаковому значению NTCP [91,
92]. Среди них метод эффективного объема [93]
наиболее часто используется для дополнения
модели Лаймана. Объединенный формализм
часто называют моделью
Лаймана–Катчера–Бермана (ЛКБ) [94].

Математически эквивалентная, но более
концептуально прозрачная формулировка мо-
дели ЛКБ была впервые предложена R. Mohan
et al. (1992) [30]. Согласно этой модели, NTCP
рассчитывается с помощью следующих урав -
не ний:

(13)

t = (Deff –TD50)/mTD50,   (14)

(15)

где Deff – поглощенная доза, которая при равно-

мерном распределении поглощенной дозы на
весь объем приведет к такому же значению
NTCP, как и фактическое неравномерное рас-
пределение поглощенной дозы, TD50 – равно-

мерная доза на весь орган, которая приводит к
50 % риску осложнений, m – параметр наклона
сигмоидной кривой, n – параметр эффекта
объема, vi – доля объема органа, получившего

поглощенную дозу Di. Обратите внимание, что

Deff концептуально идентичен gEUD (1) с пара-

метром a=1/n. Для учета различий в поглощен-
ной дозе за фракционирование принято заме-
нять Di эквивалентной дозой, доставляемой

фракциями по 2 Гр, LQED2 (3). Более подроб-
ную информацию о выводе уравнений (13)–(15)
из модели Лаймана [12] и схемы редукции ГДО
Kutcher–Burman [93], смотрите в [94–96].

II. F.2. Модель Келлмана

Модель относительной сериальности или
s-модель Келлмана [97] описывает дозовый от-
вет органа смешенного типа, в котором после-
довательно и параллельно расположенны ФСЕ.
Относительный вклад каждого типа архитекту-
ры органа описывается параметром s, который
равен единице для полностью последователь-
ной архитектуры органа и нулю для полностью
параллельной архитектуры. NTCP задается
следующим уравнением [97]:

(16)

где vi – часть объема органа, получившего по-

глощенную дозу Di, а P(Di) – вероятность ослож-

нения. Хотя s-модель была разработана с ис-
пользованием принципов механистической ар-
хитектуры тканей, на практике значения пара-
метра s, найденные для обеспечения наилуч-
шего соответствия клиническим данным, ча-
сто превышают теоретический максимум, рав-
ный единице, что побудило считать модель фе-
номенологической [98]. Модель Пуассона для
P(Di) (6)–(8) часто используется в СДП для расче-

та NTCP.

II. F.3. Другие модели NTCP

Для повышения точности прогнозирова-
ния риска осложнений были предложены неко-
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торые альтернативные подходы к моделирова-
нию NTCP. Эти модели потенциально могут
быть использованы в будущем для развития
BBTP и поэтому заслуживают краткого упоми-
нания. Несмотря на то, что дозо-объемные по-
казатели обычно показывают наиболее силь-
ную корреляцию с частотой осложнений по
сравнению с демографическими и клинически-
ми переменными, было показано, что включе-
ние в модели NTCP не-дозиметрических факто-
ров повышает их предсказательную силу. На-
пример, более точные прогнозы риска по-
стлучевого пневмонита были получены, когда к
дозиметрическим параметрам были добавлены
уровни трансформирующего фактора роста бе-
та в плазме крови [99], расположение опухоли
вдоль кранио-каудальной оси [100] или статус
курения [101]. В другом примере использова-
ние одновременной химиотерапии является
независимым прогностическим фактором ост-
рой пищеводной токсичности у больных раком
легкого и, в сочетании с дозиметрическими
факторами, помогает более точно оценить рис-
ки для пациентов [102, 103].

Анализы NTCP, основанные на популя-
циях пациентов с неполным наблюдением, мо-
гут существенно недооценивать риски ослож-
нений. За счет дополнительных регулируемых
параметров можно учесть эффект отбора, что
приведет к потенциально более точным оцен-
кам NTCP [101]. Большинство современных мо-
делей NTCP основаны на ГДО и поэтому игно-
рируют важную информацию о расположении
областей с заниженными значениями погло-
щенных доз и областей с высокими значения-
ми поглощенных доз в пределах ОР. Так назы-
ваемые "кластерные модели" [104, 105] основа-
ны на предположении, что не только объем, но
и пространственное распределение областей с
высокими значениями поглощенных доз
влияет на риск осложнений. Эти модели пред-
ставляют собой первый шаг к новому классу
моделей NTCP, которые будут учитывать все
трехмерное (3D) распределение поглощенной
дозы, и могут еще больше повысить точность
оценок NTCP.

II. G. Параметры модели NTCP 
и исследование QUANTEC

Современные знания о толерантности
нормальных тканей были обобщены в осново-
полагающей публикации B. Emami et al. (1991)
[106]. Авторы собрали значения толерантной
дозы для равномерного облучения 28 критиче-

ских структур, как для полных, так и для ча-
стичных объёмов, на основе имеющейся лите-
ратуры и личного опыта. В сопроводительной
статье C. Burman et al. (1991) [90] применили
модель Лаймана (раздел II.F.1) к данным о толе-
рантных уровнях B. Emami et al. [106] За по-
следние 18 лет многие исследователи провери-
ли прогнозы NTCP, основанные на отчетах B.
Emami et al. [106] и C. Burman et al. [90], на но-
вых клинических данных и/или предоставили
новые оценки параметров для различных моде-
лей NTCP. Большое количество данных было со-
брано для легких, околоушных желез, печени,
прямой кишки и пищевода [107, 108]. Также до-
ступны отдельные данные о других органах.
Было предпринято несколько попыток полу-
чить параметры модели NTCP на основе объ-
единенных данных из различных учреждений
[109–112]. Но извлечение/объединение данных
из литературы сопряжено со многими огра-
ничениями. Необходимо в разных исследова-
ниях согласовать различия в определениях ко-
нечных результатов/шкалах оценки, графиках
фракционирования, популяциях пациентов,
дозиметрии и т.д. Несмотря на эти трудности,
существует настоятельная необходимость об-
общить новые данные о токсичности нормаль-
ных тканей в клинически полезной форме.

QUANTEC (QUantitative Analysis of Normal
Tissue Effects in the Clinic) – это многодисципли-
нарная работа, совместно финансируемая Аме-
риканской ассоциацией физиков в медицине
(AAPM) и Американского общества радиацион-
ной онкологии (ASTRO). Целью работы являет-
ся обобщение современных знаний о зависимо-
сти осложнений со стороны нормальных тка-
ней от дозо-объемных характеристик при дис-
танционной ЛТ и, по возможности, предостав-
ление количественных рекомендаций для кли-
нического дозиметрического планирования и
оптимизации лечения. После первой встречи в
октябре 2007 года, в которой приняли участие
около 75 радиационных онкологов, медицин-
ских физиков и специалистов по медико-биоло-
гической статистике, был проведен обширный
обзор литературы и определены клинически
значимые конечные результаты для 16 орга-
нов. По возможности результаты были обобще-
ны и сопоставлены с учетом качества и уровня
доказательности исследований. Критерии
включали проспективный или ретроспектив-
ный характер, статистическую мощность, на-
личие и надежность количественных данных
об дозо-объемных эффектах. Оценивались дру-
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гие клинические факторы, влияющие на
осложнения, такие как влияние химиотерапии,
размер фракции и предшествующие медицин-
ские заболевания пациента. Там, где это было
возможно, были собраны параметры модели
NTCP. Ожидается, что эта информация послу-
жит толчком для дальнейшего внедрения био-
логических моделей в процесс дозиметрическо-
го планирования клинического лечения. Ре-
зультаты анализа QUANTEC были опубликова-
ны (QUANTEC, 2010) [113]. Публикации
QUANTEC доступны на сайте AAPM
(http://www.aapm.org).

III. Использование биологически
связанных моделей при 
планировании лучевой терапии

Модели доза–ответ для опухолевых и нор-
мальных структур, рассмотренные в разделе II,
могут быть охарактеризованы как механисти-
ческие или эмпирические. Первые математи-
чески формулируют лежащие в их основе био-
логические процессы, в то время как вторые
просто эмпирически подогняют имеющиеся
данные. Механистические модели часто счи-
таются предпочтительными, поскольку они мо-
гут быть более строгими и научно обоснован-
ными. Однако биологические процессы, лежа-
щие в основе большинства реакций опухоли и
нормальных тканей, достаточно сложны и ча-
сто не до конца понятны, а точное и полное ма-
тематическое описание этих явлений может
оказаться невозможным. С другой стороны, эм-
пирические модели выгодны тем, что они
обычно относительно просты по сравнению с
механистическими моделями. Их использова-
ние избавляет от необходимости полностью по-
нимать биологические явления, лежащие в их
основе. Ограничения таких эмпирических под-
ходов заключаются в том, что они стремятся к
математической простоте и поэтому ограниче-
ны в своей способности рассматривать более
сложные феномены. Кроме того, рисковано
экстраполировать предсказания модели за пре-
делы области, в которой верифицирована рабо-
тоспособность модели и значения её парамет-
ров. Механистическая модель может быть бо-
лее достоверной при экстраполяции на эти
области неопределенности.

В имеющихся в настоящее время BBTPS в
основном используются эмпирические модели
из-за простоты их реализации (см. раздел IV).

По замыслу рабочей группы TG-166, по мере
развития СДП с биологической оптимизацией
будут чаще использоваться механистические
модели (раздел VI). На этой ранней стадии раз-
вития СДП с биологической оптимизацией,
EUD является наиболее часто используемой
эмпирической моделью. В данном отчете на
примере моделей EUD описаны общие страте-
гии, преимущества и ограничения использова-
ния биологически обоснованных моделей для
дозиметрического планирования ЛТ.

Показатели, учитывающие биологиче-
ские эффекты, могут использоваться как для
оптимизации, так и для оценки дозиметриче-
ского плана лечения. Обе задачи тесно связаны,
поскольку любой алгоритм оптимизации посто-
янно оценивает дозиметрические планы облу-
чения и постепенно изменяет их с целью улуч-
шения показателей. Однако желаемые свойства
(например, предсказательная способность) био-
логических моделей могут отличаться в зависи-
мости от того, используются ли они для оптими-
зации или оценки дозиметрического плана. Как
отмечают B. Choi и J.O. Deasy в 2002 г. [114],
при оптимизации от модели требуется только
способность направлять процесс оптимизации
в нужное русло. Для эффективного использова-
ния моделей доза–ответ при оценке дозиметри-
ческого плана первостепенное значение имеет
точность прогнозов модели, особенно когда для
принятия клинических решений используются
абсолютные значения TCP/NTCP.

III. А. Биологические модели 
в оптимизации дозиметрических планов

III. А.1. Преимущества биологических функций
оптимизации перед дозо-объемными 
функциями 

Ограничения при использовании дозо-
объемных функций оптимизации при дозимет-
рическом планировании облучения обсужда-
лись в разделе I.B. Критерии оптимизации, ос-
нованные на биологически связанных моделях,
потенциально более универсальны и напрямую
связаны с результатами лечения, в сравнении с
дозо-объемными критериями 

Если построить биологически связанные
модели для отражения дозового ответа, они
позволят провести некоторую экстраполяцию
за пределы диапазона клинических данных. К
сожалению, нет гарантии, что биологически
связанная модель действительно оценивает по-
следствия распределения поглощенных доз, ес-
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ли они сильно отклоняются от исходного набо-
ра данных, на основе которого были получены
параметры модели. Однако для целей оптими-
зации поглощенной дозы достаточно того, что
использование модели может направить опти-
мизацию в сторону благоприятных распределе-
ний поглощенной дозы.

Другой аспект оптимизации дозиметри-
ческого плана заключается в том, что показа-
тель качества должен учитывать неизбежную
изменчивость геометрии пациентов и резуль-
тирующих распределений поглощённой дозы в
популяции. В этом отношении использование
нескольких дозо-объемных критериев для од-
ного органа может стать проблематичным, так
как им должен быть присвоен индивидуальный
приоритет, и в идеале они должны быть объеди-
нены в один показатель, чтобы избежать не-
однозначности. Биологически связанные моде-
ли, напротив, имеют возможность естествен-
ного учета нескольких дозо-объемных критери-
ев, которые сведены к единому показателю.
Возможности gEUD, как единого параметра
для оптимизации распределения поглощенной
дозы в объеме органа, были продемонстриро-
ваны Q. Wu et al. в 2003 г. [41] для области голо-
вы и шеи и предстательной железы, а также
D.N. Mihailidis et al для области груди и грудной
стенки [115].

Оптимизация с помощью функций, осно-
ванных на концепции EUD, обычно используе-
мой в доступных BBTPS, является простой и
численно целесообразной [116, 117].

III. А.2. Меры предосторожности при 
использовании биологических моделей при 
оптимизации дозиметричексго плана

Поскольку большинство доступных в на-
стоящее время BBTPS используют оптимиза-
цию на основе EUD/gEUD, мы в основном об-
суждаем здесь проблемы, связанные с EUD.
Что касается оптимизации, дозо-объемный эф-
фект, включенный в модель на основе EUD,
имеет первостепенное значение. Например,
предположение о том, что нормальная ткань
реагирует как орган с последовательной архи-
тектурой, приводит к отсутствию контроля в
диапазоне низких и средних поглощенных доз,
поскольку риск осложнений определяется пре-
имущественно высокими поглощенными доза-
ми. И наоборот, если рассматривается реакция
органа с параллельной архитектурой, области с
высокими значениями поглощенных доз допу-
стимы, но большие области с низкими значе-

ниями поглощенных доз нежелательны. В худ-
шем случае, осложнения органов с последова-
тельной архитектурой могут быть приняты за
органы с параллельной архитектурой. Тогда оп-
тимизация дозиметрического плана может
быть направлена на разрешение клинически
неприемлемых областей с высокими значения-
ми поглощенных доз. Если есть сомнения, все-
гда следует двигаться в сторону меньшего объ-
емного эффекта, так как это ограничит как раз-
мер, так и значение поглощенной дозы для
областей с высокими значениями поглощен-
ных доз в нормальных тканях во время оптими-
зации дозиметрического плана.

Модели gEUD для реакций органов с
последовательной архитектурой не приводят к
локальным минимумам при решении задач оп-
тимизации [114]. С другой стороны, нельзя ис-
ключить, что модели gEUD для характеристики
реакций органов с параллельной архитектурой
создают локальные минимумы, хотя из-за них,
при обычно менее выраженной нелинейности,
этот риск меньше, чем для дозо-объёмных за-
дач. Сама функция gEUD является выпуклой
для а1 [114], и любая функция оптимизации,
сформулированная как произведение нелиней-
ных моделей gEUD/TCP/NTCP, может нару-
шить выпуклые или квазивыпуклые свойства
базовых биологических моделей [116]. Два при-
мера включают вероятность контроля опухоли
без осложнений, P+ [9], и произведение сигмо-

идных функций на основе gEUD [40]. Хотя кли-
ническое значение локальных минимумов еще
предстоит выяснить [39], с математической
точки зрения неправильный выбор функции
для оптимизации дозиметрического плана мо-
жет привести к множественным локальным
минимумам, что снижает теоретические пре-
имущества использования функций оптимиза-
ции, основанных на биологических моделях.

Известно, что прямая максимизация био-
логических критериев (например, TCP или
gEUD) приводит к крайне неоднородному рас-
пределению поглощенной дозы в объеме опухо-
ли [40, 118], поскольку значение TCP увеличи-
вается за счет создания областей с высокими
значениями поглощённых доз, а использова-
ние только TCP не исключает данные области.
Таким образом, необходимо рассмотреть воз-
можность ограничения неоднородности погло-
щенной дозы в планируемом объеме мишени
(PTV – planning target volume) или, по крайней
мере, ограничить области с высокими значе-
ниями поглощенных доз в определяемых объе-
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мах мишени (GTV – gross tumor volume) или
клинических объемах мишени (CTV – clinical
target volume). Это может быть достигнуто пу-
тем добавления “физических” функций опти-
мизации по ограничению максимальной допу-
стимой поглощенной дозы. В качестве альтер-
нативы, области с высокими значениями по-
глощенных доз в объемах мишеней можно
контролировать с помощью биологических
функций оптимизации, предполагающих
последовательный ответ, рассматривая мише-
ни как опухоли и «гипотетические» нормальные
ткани [40].

Другой сложный вопрос – использование
биологически связанной модели для схемы
фракционирования, которая сильно отличает-
ся от схемы, в соответствии с которой была по-
лучена модель. Применение параметров моде-
ли, полученных для обычной схемы фракцио-
нирования, особенно опасно для оптимизации
гипофракционированного лечения, например,
стереотаксической радиохирургии SRS или ра-
диотерапии SBRT. 

В отсутствие клинических данных для ру-
ководства, рабочая группа TG-166 рекомендует
корректировать параметры (биологических
или дозо-объемных функций оптимизации) та-
ким образом, чтобы значения поглощенных доз
в критических органах находились в клиниче-
ски доказанных безопасных пределах. Приме-
ры таких безопасносных областей приведены в
отчетах QUANTEC [113] и в отчете TG-101 [119].

III. А.3. Стратегии эффективного 
использования биологических моделей при 
оптимизации дозиметрического плана

Для оптимизации дозиметрического пла-
на с использованием биологически связанных
моделей двумя конкурирующими, но взаимодо-
полняющими концепциями являются модели
EUD и TCP/NTCP. В данном случае, разница
между моделями на основе EUD и моделями
TCP/NTCP не имеет значения, поскольку каж-
дая модель TCP/NTCP может быть преобразо-
вана в модель EUD. Для этого необходимо най-
ти значение поглощенной дозы, которое приво-
дит к эквивалентной вероятности возникнове-
ния эффекта при применении ко всему объему
или, наоборот, выбрать подходящую сигмоид-
ную функцию, которая отображает EUD в ин-
тервале от 0 до 1. Обратите внимание, что EUD
не обязательно должна быть таким же простым
выражением, как gEUD. Таким образом, модели
TCP/NTCP не являются необходимыми, а фор-

мализм на основе EUD представляет собой наи-
более простую форму выражения биологически
связанной функции для оптимизации дозимет-
рического плана [116, 117].

Для того, чтобы оптимизировать дози-
метрический план на основе биологических
моделей, множественные ограничения, зави-
сящие от EUD, могут быть объединены в еди-
ную взвешенную комбинацию, которая опреде-
ляет составную функцию для алгоритма опти-
мизации. Эти биологически связанные огра-
ничения обычно должны быть дополнены не-
которым количеством физических ограниче-
ний, которые обеспечат определенные свой-
ства, считающиеся клинически желательными
для лечащего врача. Например, ограничение
областей с высокими значениями поглощен-
ных доз в объеме опухоли (мишени) обычно мо-
тивируется сложившейся клинической практи-
кой, а не строгими биологическими соображе-
ниями. Кроме того, в нормальных тканях могут
существовать биологические требования, для
которых не существует модели доза–ответ, на-
пример, полное соответствие распределения
поглощенной дозы объему опухоли (мишени).
Все эти функции могут быть объединены для
процесса оптимизации, хотя то, как это будет
реализовано, определяется возможностями
СДП.

Возможно, выгодно рассматривать функ-
ции оптимизации на основе EUD как жесткие
ограничения, поскольку они напрямую связа-
ны с рисками контроля/осложнения. С другой
стороны, определение EUD допускает опреде-
ленную свободу в формировании распределе-
ния поглощенной дозы. Поэтому ограничения
EUD являются менее строгими, чем множе-
ственные дозо-объемные ограничения. Эти
ограничения предлагают компромисс между
различными уровнями поглощенной дозы при
создании в целом лучшего распределения по-
глощенной дозы.

Хотя каждая биологическая функция оп-
тимизации включает в себя конкретный эф-
фект объема и, таким образом, благопри-
ятствует определенной форме распределения
поглощенной дозы, результат оптимизации за-
висит от сложного взаимодействия всех уча-
ствующих функций оптимизации. По этой при-
чине важно, чтобы специалист по дозиметри-
ческому планированию облучения понимал,
какие области распределения поглощенной до-
зы контролируются выбранными функциями
оптимизации, а какие области распределения
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просто случайны. Полезно представить дей-
ствие модели на основе EUD по форме ГДО как
набор связанных виртуальных дозо-объемных
требований, т. е. оптимизация на основе EUD
как бы сама себе задает виртуальные требова-
ния по снижению дозы по всей ГДО кривой,
причем веса или влияния этих требований по
всей кривой будут разными и изменяются они
определенным образом. Для функции оптими-
зации, предполагающей последовательный от-
вет, вес этих виртуальных DV требований рас-
тет с увеличением значения поглощенной дозы
(рис. 1a). Чем меньше объемный эффект, тем
быстрее растет вес этих требований. Для функ-
ции оптимизации, предполагающей воздей-
ствие на орган с параллельный архитектурой,
вес стремится к нулю при очень высоких значе-
ниях поглощенной дозы и достигает максиму-
ма в среднем диапазоне поглощенных доз
(рис. 1б). Для корректного использования био-
логических функций оптимизации важно по-
нимание их влияния на распределение погло-
щенной дозы и знание желаемого характера ее
итогового распределения.

Итоговое распределение поглощенной до-
зы, полученное в результате такой оптимиза-
ции, должно быть тщательно проверено, не
следует полагаться только на форму ГДО. Каж-

дая заданная цель планирования к распределе-
нию поглощенной дозы должна быть отражена
конкретными функциями оптимизации, кото-
рые должны быть выбраны таким образом,
чтобы в достаточной степени контролировать
данное конкретное распределение поглощён-
ной дозы. Таким образом, задача реализации
биологически связанной оптимизации заклю-
чается в соблюдении следующего порядка воз-
растания важности действий:
1) выборе достаточного набора функций опти-

мизации;
2) выборе правильных типов функций оптими-

зации;
3) выборе правильных параметров эффекта

объема;
4) четкого представления о том, какие свой-

ства делают распределение поглощенной до-
зы приемлемым или неприемлемым в кли-
нике. 

Например, такой орган, как спинной
мозг, для которого ограничение максимальной
поглощенной дозы считается наиболее приори-
тетным, идеально моделируется на основе
gEUD при a>>1. Такая модель очень чувстви-
тельна к высоким значениям поглощенной до-
зы и нечувствительна к низким и промежуточ-
ным значениям поглощенной дозы. Очевидно,

Применение и контроль качества биологических моделей... 101

2023, № 3“МЕДИЦИНСКАЯ ФИЗИКА”

Рис. 1. Веса виртуальных дозо-объемных требований (фиолетовые стрелочки, указывающие вниз), пред-
ставляющих тот же обьемный эффект, что и функция оптимизации последовательного типа (a) или
функция оптимизации параллельного типа (б)

а б
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что такое поведение не подходит для таких ор-
ганов, как легкие, где основной задачей являет-
ся недопущение облучения большого объема
легких средними значениями поглощенных
доз, а контроль максимальной поглощенной до-
зы имеет лишь второстепенное значение. Здесь
лучшим выбором будет модель gEUD с мень-
шим значением параметра a или модель
осложнений в органах с параллельной архитек-
турой.  Следует, однако, помнить, что этото ти-
па модель не контролирует значение макси-
мальной поглощенной дозы. Для этого ее не-
обходимо дополнить либо второй моделью
gEUD с большим значением параметра a, либо
ограничением максимальной поглощенной до-
зы. Обратите внимание, что в этом примере две
модели представляют два типа контроля
осложнений с различной зависимостью от
объема: одна направлена на контроль осложне-
ний, связанных с объемом, таких как пневмо-
нит и потеря функции легких, а другая пытает-
ся управлять более локальными осложнения-
ми, такими как разрушение крупных кровенос-
ных сосудов или даже некроз.

III. А.4. Влияние неточностей вычисления ГДО
и статистических неопредленностей на 
оптимизацию дозиметрического плана с 
использованием биологических моделей

Биологические модели, использующие
более выраженные нелинейные функции, чем
дозо-объемные функции, имеют тенденцию
усиливать эффекты любой неопределенности в
вычислении поглощенной дозы и/или ГДО. На-
пример, EUD может быть рассчитана непо-
средственно из ГДО. В зависимости от реализа-
ции СДП, ГДО может представлять собой нечто
большее, чем просто прямую статистику погло-
щенных доз в области органа. Таким образом,
EUD, рассчитанная непосредственно по сетке
расчета поглощенной дозы и по ГДО, может от-
личаться. Кроме того, все вопросы, связанные с
расчетом ГДО, такие как вокселизация, интер-
поляция, группирование и нормализация объе-
ма, влияют на расчет EUD. Если неопределен-
ности являются доминирующими и не носят
систематического характера, то ошибка EUD
обычно будет смещаться в безопасную сторону,
т.е. EUD нормальной ткани будет завышена, а
EUD опухоли (мишени) будет занижена. Это яв-
ляется следствием положительной кривизны
наиболее распространенных реализаций EUD
(за исключением gEUD для параллельных
осложнений). Эти связанные с СДП источники

ошибок могут быть учтены на практике, если
ряд планов лечения, которые признаны без-
опасными, ретроспективно оценить с помощью
моделей EUD, предназначенных для будущей
оптимизации распределения поглощенной до-
зы.

Особый случай погрешности оценки EUD
возникает, если распределение поглощенной
дозы рассчитывается с помощью методов Мон-
те-Карло. Здесь статистическая неопределен-
ность дозы трансформируется в систематиче-
скую ошибку EUD [120], которая растет с уве-
личением шума в поглощенной дозе. Для низ-
ких статистических неопределенностей (сум -
мар ная поглощенная доза 1 %) эта ошибка мо-
жет быть точно скорректирована. EUD, рас-
считанная без этой коррекции по сетке погло-
щенных доз Монте-Карло, может отличаться от
значений, основанных на ГДО. Поэтому в рас-
пределении поглощенной дозы, рассчитанном
методом Монте-Карло, желательны низкие ста-
тистические неопределенности, пред поч ти -
тель но <1 % от общего значения поглощенной
дозы.

III. B. Биологические модели в оценке 
дозиметрических планов

III. B.1. Преимущества биологических моделей
перед дозо-объемными критериями оценки

Как при оптимизации дозиметрического
плана, так и для оценки дозиметрического пла-
на на биологической основе можно использо-
вать либо модели EUD, либо модели TCP/NTCP.
Хотя обе концепции могут использоваться
взаимозаменяемо для оптимизации дозимет-
рического плана, EUD имеет преимущество в
меньшем количестве параметров модели по
сравнению с моделями TCP/NTCP (разделы II,
III.A.3) и обеспечивает большую клиническую
гибкость. Для правильной калибровки модели
TCP/NTCP требуется наблюдение за исходами
лечения для большого числа пациентов. В от-
личие от этого, модели EUD могут ранжировать
ряд дозиметрических планов лечения без не-
обходимости количественной оценки фактиче-
ского ответа опухоли/риска осложнений, пока
выбранные параметры (параметр a в случае
gEUD) калибруются для получения адекватных
результатов в случае клинических планов, для
которых известны результаты лечения. Модель
EUD можно откалибровать по прошлой клини-
ческой практике любого учреждения, просто
рассчитав значения EUD для ранее применяв-
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шегося распределения. Это устанавливает эта-
лонный диапазон значений EUD, которые счи-
тались приемлемыми в прошлом. Об исследо-
ваниях в этом направлении сообщалось в рабо-
тах [115, 121].

Таким образом, правильно откалиброван-
ная модель EUD способна обеспечить надежное
ранжирование конкурирующих дозиметриче-
ских планов и наиболее полезна, когда клини-
цисту необходимо выбрать лучший дозиметри-
ческий план из двух или более альтернативных.
Конечно, важно, чтобы врач понимал процесс
предварительной калибровки и был готов рас-
смотреть возможность биологической оценки.
Для оценки одного дозиметрического плана по-
лезность EUD ограничена. В то же время, пра-
вильно откалиброванные модели TCP/NTCP
могут предоставить прямые оценки вероятно-
сти исхода, которые имеют большее клиниче-
ское значение, чем EUD. Если эти оценки соот-
ветствуют требованиям врача, рассматривае-
мый дозиметрический план лечения может
быть принят без необходимости изучения дру-
гих возможных дозиметрических планов. Недо-
статком моделей TCP/NTCP является то, что
они требуют знания значений большего коли-
чества параметров (чаще всего три) и больше
усилий для их калибровки по сравнению с EUD
(один параметр для gEUD в уравнении (1)) и
простейшая форма cEUD в уравнении А1 при-
ложения А. Подобно модели EUD, модель
TCP/NTCP, полученная на основе опыта других
учреждений (различные СДП, расчет погло-
щенной дозы, выборки пациентов, фракциони-
рования поглощенной дозы и т.д.), должна при-
меняться с крайней осторожностью.

Использование дозо-объемных критериев
(или только EUD) для оценки дозиметрических
планов предполагает интервальный исход, т. е.
эффект возникает, если ГДО проходит выше
определенной точки в дозо-объемном про-
странстве, и не возникает, если ГДО проходит
ниже. Такое пороговое поведение контроля опу-
холи/риска осложнений является грубым при-
ближением к реальным биологическим процес-
сам. В отличие от этого, критерии биологиче-
ской оценки в виде TCP/NTCP дают непрерыв-
ные оценки вероятности исхода лечения. Кро-
ме того, рассмотрим случай, когда для оценки
распределения поглощенной дозы в конкрет-
ном органе используется несколько дозо-объ-
емных точек. Может случиться так, что распре-
деление поглощенной дозы дозиметрического
плана пройдет по одним дозо-объемным точ-

кам и не пройдет по другим, что потребует от
специалиста по дозиметрическому планирова-
нию или радиотерапевта определить приори-
тетность различных дозо-объемных критери-
ев. Биологические критерии могут иметь пре-
имущество в таких ситуациях, поскольку они
могут взвешивать различные дозо-объемные
критерии и сводить их к одной однозначной
оценке биологического результата, как было
продемонстрировано в работе Q. Wu et al. [41].

Некоторые механистические биологиче-
ские модели, например, уравнение Б1 прило-
жения Б, непосредственно включают условия,
описывающие радиочувствительность как
функцию поглощенной дозы за фракцию. Если
эти модели правильно откалиброваны с ис-
пользованием данных, клинически одобрен-
ных для некоторого диапазона поглощенной
дозы за фракциию, то они полностью учиты-
вают эффекты поглощенной дозы за фракцию и
могут использоваться для прогнозирования ре-
зультатов различных схем фракционирования.
С другой стороны, дозо-объемные критерии
применяются только к определенной величине
поглощенной дозы за фракцию, для которой
была проверена их эффективность.

Если стандартная схема фракционирова-
ния существенно изменена, необходимо значи-
тельно изменить дозо-объемное предписание и
ограничения для нормальных тканей, основан-
ные на клиническом опыте и/или расчете изо-
эффекта (раздел II.C).

III. B.2. Особые указания при использовании
биологических моделей в оценке 
дозиметрического плана

В отличие от использования биологиче-
ских моделей при оптимизации дозиметриче-
ского плана, где биологические функции тре-
буются только для правильного учета эффекта
объема и корректировки распределения погло-
щенных доз в желаемом направлении, исполь-
зование биологических моделей для замены до-
зо-объемных критериев при оценке дозиметри-
ческого плана требует клинически реалистич-
ного ранжирования планов и/или адекватной
оценки результатов облучения. Для оценки кон-
кретного дозиметрического плана (а не просто
ранжирования планов) необходимы точные мо-
дели TCP/NTCP и значения их параметров. Так-
же важно применять используемые модели рет-
роспективно, чтобы убедиться, что они согла-
суются с известными результатами лечения,
для безопасного и эффективного использова-
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ния на практике. Независимо от того, заключа-
ется ли проблема в абстрактной модели или ее
внедрении в СДП, такая проверка реальных
данных необходима перед использованием мо-
дели для оценки дозиметрического плана. По-
скольку желательно включать данные о резуль-
татах в процесс дозиметрического планирова-
ния облучения, существуют два варианта ис-
пользования биологических моделей при оцен-
ке дозиметрического плана. Пользователи мо-
гут выводить параметры модели TCP/NTCP на
основе собственного опыта путем калибровки
выбранной модели (-ей) в соответствии с на-
блюдаемыми клиническими результатами. Та-
кой подход потенциально позволяет получить
наиболее надежные данные, непосредственно
отражающие практику, принятую в конкрет-
ном учреждении. Кроме того, первоначальные
оценки параметров могут быть легко уточнены
по мере поступления дополнительных после-
дующих данных. Однако этот метод может ока-
заться неприменимым для многих небольших и
даже средних по размеру медучреждений, по-
скольку он требует опыта в моделировании ре-
зультатов, достаточного потока пациентов и
значительных временных затрат.

Другой вариант – с осторожностью ис-
пользовать опубликованные значения пара-
метров. Опубликованные данные доступны для
многих локализаций опухоли и типов осложне-
ний (разделы II.E и II.G), предоставляя пользо-
вателю широкий выбор. Однако этот подход со-
пряжен со значительными рисками, если опуб-
ликованные наборы параметров применяются
необдуманно, без соблюдения тех же методов,
которые использовались для получения исход-
ных данных [122]. Следует проявлять осторож-
ность, если клинические и демографические
характеристики оцениваемой выборки паци-
ентов существенно отличаются от характери-
стик исходной когорты пациентов, использо-
ванных для получения опубликованных пара-
метров. Причина в том, что дополнительные
переменные, влияющие на результат, которые
отсутствовали в исходной выборке, могут при-
сутствовать в оцениваемой когорте пациентов
[123]. При использовании опубликованных па-
раметров для оценки дозиметрического плана
необходимо тщательно проверить, применимы
ли они к соответствующим конечным крите-
риям оценки, определениям объема органа и
схемам фракционирования.

Большинство моделей NTCP не включают
четкого описания эффектов в зависимости от

дозы за фракцию в попытке свести к минимуму
количество параметров. Независимо от того,
используются ли собственные или опублико-
ванные данные, параметры оценки могут при-
меняться только для оценки планов облучения,
соответствующих узкому диапазону поглощен-
ных доз за фракцию в исходной популяции па-
циентов. Если значение поглощенной дозы за
фракцию в оцениваемом дозиметрическом
плане сильно отличается от значения в наборе
данных, используемом для получения парамет-
ров оценки, оба набора данных следует норма-
лизовать до одинакового значения поглощен-
ной дозы за фракцию, обычно используя фор-
мализм LQED2i (3). Если значение поглощен-

ной дозы за фракцию значительно варьируется
в когорте пациентов, для которых рассчиты-
ваются параметры, разумно нормализовать все
значения поглощенной дозы в соответствии с
какой-либо стандартной схемой фракциониро-
вания. Подобный расчет на основе модели LKB
был проведен для осложнений в печени [124] и
легких [125]. Очевидно, что эти наборы пара-
метров оценки лучше всего подходят для ГДО
нормальной ткани с поправкой на дозу за
фракцию.

Однако, если эти значения параметров
используются для нескорректированного
значения поглощенной дозы, дос тав ля емой в
классическом режиме (2 Гр за фракцию), дозо-
вая нагрузка за фракцию для нормальных
тканей намного меньше 2 Гр, и, следовательно,
модель дает завышенные оценки NTCP. Напро-
тив, для гипофракционированных режимов,
модель может значительно занижать риск
осложнений [126]. Даже если величина погло-
щенной дозы за фракцию остается неизмен-
ной, одновременное использование большого
числа пучков (подполей)/полей, например, при
многопольной ЛТМИ, снижает величину погло-
щенной дозы за фракцию в облученных нор-
мальных тканях вдали от мишени. Это суще-
ственно отличается от нагрузки, которая при-
шлась бы при конвенциональном плане с огра-
ниченным количеством направлений пучков.

Независимо от того, используются ли
собственные или опубликованные параметры
оценки, важно стандартизировать величину
объема органа, относительно которого вычис-
ляется параметр. Например, EUD или NTCP для
прямой кишки и стенки прямой кишки будут
отличаться, поскольку распределение погло-
щенных доз в каждом объеме различно. EUD
или NTCP также будут зависеть от оконтурен-
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ной длины прямой кишки или стенки прямой
кишки. Гораздо труднее вычислить биологиче-
ские показатели для спинного мозга, где стан-
дартизированная длина должна быть сегмен-
тирована (например, включая все грудные и
шейные позвонки), либо параметр вычисляет-
ся относительно нормализованной величины
объема. Для органов с параллельной архитек-
турой важно, чтобы весь объем органа вклю-
чался в набор изображений и сетку расчета по-
глощенной дозы, т.к. реакция таких структур
коррелирует со средним значением поглощен-
ной дозы.

Параметры оценки следует использовать
только с той моделью, для которой они были по-
лучены. В некоторых случаях для одного и того
же набора данных возможны соответствия не-
скольким моделям. В таких ситуациях было за-
мечено, что разные модели NTCP часто дают
разные ответы на важные клинические пробле-
мы [127–129]. Как правило, невозможно опре-
делить, какая модель является правильной, ос-
новываясь на видимом соответствии клиниче-
ским данным [128]. Чтобы разрешить эту си-
туацию и обеспечить дальнейший прогресс в
использовании биологических моделей для
оценки дозиметрических планов, необходимы
согласованные усилия по выбору наиболее
практичных моделей и созданию баз данных
параметров оценок. Такие наборы данных (на-
пример, инициатива QUANTEC, раздел II.G),
поддерживаемые экспертами по моделирова-
нию TCP/NTCP, обеспечат производителям
СДП прочную основу для включения в свои
продукты инструментов оценки на биологиче-
ской основе.

В целом, биологические показатели эф-
фективности для мишени требуют гораздо
меньшего внимания, поскольку их целесооб-
разность для прогнозирования исхода часто
ограничена неопределенностями индивиду-
альной биологии опухоли. Кроме того, текущая
клиническая практика требует однородного
распределения поглощенных доз для объёмов
PTV, которые обычно включают большую долю
нормальной ткани, в то время как показатель
TCP значим только для GTV или CTV. Важно по-
нимать, какие аспекты распределения погло-
щенной дозы в мишени влияют на TCP. Различ-
ные исследования продемонстрировали ис-
пользование Пуассоновской модели (уравнение
Б3 приложения Б), в которой было показано,
что даже очень маленькие области с занижен-
ными значениями поглощенных доз могут

значительно снизить TCP, тогда как области с
высокими значениями поглощенных доз
влияют на TCP в значительной степени только
в том случае, если объем данной области велик
[130–132].

Доступные наборы параметров оценки
TCP менее последовательны, чем параметры
NTCP, в том смысле, что в различных анализах
используются несколько разные допущения
при выводе параметров модели, например,
фиксированное количество клоногенов в
сравнении с фиксированной клоногенной
плотностью, включение или исключение фак-
тора времени и т.д. Строго говоря, некорректно
применять параметры, полученные с использо-
ванием одного набора допущений, даже к слег-
ка модифицированной модели. Это создает
трудности, поскольку пользователям, желаю-
щим интегрировать вычисления TCP в свою
процедуру оценки дозиметрического плана, не-
обходимо применить не только различные мо-
дели, которые использовались при анализе
данных для разных органов и тканей, но и раз-
личные вариации одной и той же базовой моде-
ли. Большие наборы данных TCP, составленные
с использованием единых критериев, встре-
чаются редко [77]. Необходимы усилия, анало-
гичные усилиям QUANTEC, для обобщения дан-
ных TCP и получения общих наборов парамет-
ров для одной или двух моделей, которые затем
можно было бы встроить в коммерческие СДП.

Наконец, текущие клинические стандар-
ты для приемлемых дозиметрических планов
лечения при дистанционной ЛТ включают
определенные дозо-объемные показатели, ко-
торые нелегко оценить при использовании био-
логических показателей. Например, такие по-
казатели как однородность распределения по-
глощенной дозы в объеме мишени и дозовая
конформность областей с высоким значением
поглощенной дозы следует рассматривать от-
дельно, когда EUD/TCP/NTCP используются
для оценки дозиметрического плана.

Продолжение в следующем номере журнала
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Treatment planning tools that use biologically related models for plan optimization and/or evaluation
are being introduced for clinical use. A variety of dose response models and quantities along with a se-
ries of organ-specific model parameters are included in these tools. However, due to various limitations,
such as the limitations of models and available model parameters, the incomplete understanding of
dose responses, and the inadequate clinical data, the use of a biologically based treatment planning
system (BBTPS) represents a paradigm shift and can be potentially dangerous. There will be a steep
learning curve for most planners. The purpose of this task group (TG) is to address some of these rele-
vant issues before the use of BBTPS becomes widely spread. In this report, we (1) review the biological-
ly related models including both used and potentially to be used in treatment planning process; (2) dis-
cuss strategies, limitations, conditions, and cautions for using biologically based models and parame-
ters in clinical treatment planning; (3) demonstrate the practical use of the three commercially avail-
able BBTPSs and potential dosimetric differences between biologically model–based and dosevolume
(DV)–based treatment plan optimization and evaluation; (4) identify the desirable features and future
directions in developing BBTPS; and (5) provide general guidelines and methodology for the acceptance
testing, commissioning, and routine quality assurance (QA) of BBTPS.
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