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摘要 放射治疗(简称“放疗”)作为肿瘤的主要治疗方式之一, 利用肿瘤细胞和正常细胞的差异, 在保护正常组织的

同时, 杀灭肿瘤细胞. 近年来, 许多研究发现, 相较于常规剂量率放疗, 超高剂量率(ultra-high dose rate, UHDR, or
FLASH)放疗能够在保持肿瘤控制率的前提下, 对正常组织有更好的保护作用, 这一发现被称为FLASH效应.
FLASH效应为提升放疗的治疗窗、降低放疗过程中正常组织的毒副反应提供了新思路. 因此, 如何完成FLASH效

应的临床转化这一问题成为放疗领域的研究热点. 目前, FLASH效应的生物学机制尚不清楚, 大部分实验只对细胞

或动物进行了FLASH照射. 为了给FLASH效应的临床转化提供技术支撑, 越来越多的团队开始探索如何利用现有

的治疗设备进行更复杂的FLASH放疗计划的设计. 虽然关于FLASH效应的实验大多使用电子进行照射, 但由于质

子能够治疗更深的肿瘤, 并且可以有效地减少肿瘤后方的出射剂量, 质子在FLASH放疗上有较大的应用前景. 基于

质子的剂量学优势, 越来越多的团队开始探索如何利用质子实施FLASH放疗. 本文对近10年(2014~2023年)质子

FLASH放疗领域的研究进行回顾性总结, 从诱发FLASH效应的潜在要求、现有的输送系统和投递技术3个方面总

结了质子FLASH放疗计划设计的限制和发展前景, 对引发FLASH效应的重要条件——剂量率的定义方式进行总

结讨论. 最后, 总结分析目前已经提出的质子FLASH放疗计划设计方案, 旨在全面系统地为如何将FLASH效应转

化为临床益处提供有用的证据.
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放射治疗(简称“放疗”)作为肿瘤的主要治疗方式

之一, 利用各种放射线, 在保护正常组织的同时, 对肿

瘤细胞进行杀灭. 保持肿瘤控制率需要在一个治疗分

次内对肿瘤投递足够多的剂量, 而放射线在对肿瘤细

胞投递剂量的同时, 也会在正常组织内沉积部分剂量,
使得正常组织出现短期或长期的不良反应, 从而影响

患者的生活质量. 因此, 如何平衡肿瘤控制率和正常组

织并发症是放射治疗领域长久以来探索的问题[1,2].
近年来, 越来越多的研究发现, 超高剂量率(ultra-

high dose rate, UHDR, or FLASH)照射相比于常规剂

量率照射, 在保持与之相当的肿瘤控制率下, 可对正常

组织产生额外的保护作用, 该现象被称为FLASH效

应[3]. 早在20世纪70年代, 几个研究组就已经观察到

UHDR照射对正常细胞的保护效应, 但当时的研究止

步于对离体细胞的照射[4,5]. 直到2014年, Favaudon等
人[3]采用了4.5 MeV的电子线, 以高于40 Gy/s的剂量率

对小鼠进行照射, 发现在此剂量率下, 与低于0.03 Gy/s
的常规剂量率相比, 小鼠正常组织早期和晚期并发症

的发生率以及严重程度均被降低, 同时小鼠肺部的肿

瘤也被消除. 随后, 更多的团队开始利用不同的射线在
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小动物上进行FLASH放疗的研究.目前, FLASH效应已

在斑马鱼胚胎[6]
、小鼠[7]以及大鼠[8]等动物模型上得到

了证实. 预临床研究数据表明, 相比于常规剂量率放疗,
FLASH放疗对正常组织的保护能提升20%~40%[9]. 这

也就意味着FLASH放疗可以在保护正常组织的同时,
通过提升分次剂量以增强对肿瘤的杀伤作用. 为了进

一步实现FLASH效应的临床转化, 揭示FLASH效应生

物学机制发挥了重要作用. FLASH照射可使被照射的

组织内出现短暂的缺氧期, 即氧耗竭状态, 使得组织的

放射敏感性降低. 因此, 氧耗竭一直被认为是FLASH照

射对正常组织产生保护效应的原因, 但这尚不能解释

FLASH照射在正常组织和肿瘤细胞之间的差异 [10].
Zhou[11]对FLASH放疗生物学机制的最新进展进行了

总结, 提出FLASH效应可能与正常细胞和肿瘤细胞在

受照后自由基产额、DNA损伤修复以及免疫调控等方

面的差异有关.
尽管FLASH效应的机制尚不清楚, 随着FLASH效

应在更多的研究中被证实, 多个团队开始探索FLASH
放疗计划的设计方式, 为FLASH效应的预临床实验以

及后续的临床转化做准备. 目前, 多个研究团队对光

子[12]
、电子[13]和质子[14,15]实现FLASH放疗的方式进行

了研究. 但由于光子射野需要通过直线加速器加速后

的高能电子轰击钨靶后产生, 在这个过程中损耗了大

量的束流, 其射野的剂量率很难满足FLASH放疗的要

求. 因此, 越来越多的研究将重点转向高能电子束以及

质子束.目前,电子FLASH放疗和质子FLASH放疗对正

常组织的保护作用已在人体上得到了证实[16,17]. 但由

于其剂量沉积特点, 电子束在应用到FLASH放疗时有

几点限制: (1) 电子束没有光子束剂量建成区对皮肤的

保护效应, 会在到达肿瘤前产生较高的剂量沉积; (2)
受限于其较短的射程, 电子束只能对浅表的肿瘤进行

治疗. 尽管有研究开始探索利用高能电子束实现对较

深的肿瘤进行照射[13], 高能电子尾部产生的剂量污染

仍需进一步考虑. 而质子由于其特有的深度剂量分布,
在给予肿瘤高剂量的同时, 能有效地对皮肤进行保护

并减少肿瘤后端的出射剂量[18]. 同时, 当前临床使用的

质子加速器能产生能量高达250 MeV的高能质子束, 有
利于深层肿瘤的治疗, 并且其点峰值剂量率(spot peak
dose rate, SPDR)可高达105 Gy/s以上. 基于以上的优势,
质子FLASH放疗具有更好的应用前景, 可用于更广泛

的患者治疗[19].
因此, 本文围绕如何利用质子完成FLASH放疗计

划的设计这一问题, 对目前引发FLASH效应的条件、

当前加速器以及束流传输的能力、各种剂量投递技术

在FLASH放疗计划上的优势和局限性进行总结讨论,
并对未来质子FLASH放疗应用的前景和局限性进行

讨论.

1 引发FLASH效应的潜在要求

引发FLASH效应的必要条件对FLASH放疗计划的

设计以及评估有重要的作用. 目前的实验结果表明, 引
发FLASH效应的重要因素是剂量率. 另外, 单次照射的

总剂量也可能影响FLASH效应的引发.

1.1 剂量率

研究表明, UHDR是引发FLASH效应的关键条件

之一. 只有在剂量率达到一定的阈值后, 与常规剂量率

照射相比, UHDR照射才会出现对正常组织额外的保护

作用[3]. 因此, 剂量率是FLASH放疗计划设计的重要指

标之一.
目前, 剂量率与正常组织保护效应之间的关系仍

需要进一步探索. 引发FLASH效应的最低剂量率尚不

明确. 由于Favaudon等人[3]在最初提出FLASH效应的

研究中采用40 Gy/s的剂量率作为基础, 之后的大多数

研究把剂量率高于40 Gy/s作为引发FLASH效应的前

提, 将照射的剂量率设置在40~100 Gy/s范围内. 另外,
在达到触发FLASH效应的阈值后, 剂量率继续上升是

否会增强FLASH效应仍不清楚. Montay-Gruel等人[20]

对小鼠进行全脑照射, 在剂量率为30 Gy/s时, 观测到保

护效应, 而在剂量率为100 Gy/s时, 观测到更明显的保

护效应. 这个结果表明FLASH效应与剂量率之间可能

存在更复杂的关系. 除此之外, 剂量率对FLASH效应

的引发还可能存在组织特异性.
由于关于剂量率的要求存在诸多不确定性, 目前

大多数研究仍以40 Gy/s为FLASH放疗的剂量率阈值,
并假定只要达到该剂量率阈值即可, FLASH效应不会

随着剂量率的上升而增强.

1.2 分次剂量

研究表明, 引发FLASH效应还可能存在3.5~7 Gy
的剂量阈值[21]. 基于氧耗竭假说, FLASH照射只有在

达到一定剂量后, 细胞附近的氧气才能被耗竭, 从而对

正常细胞形成保护作用[10]. 同时许多细胞实验结果表

明, 在FLASH照射下, 细胞的存活率在达到一定剂量
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后出现断点, 细胞的放射敏感性随着氧耗竭的发生逐

渐降低 , 且断点对应的剂量与氧气的初始浓度有

关[4,22,23]. 这些结果在一定程度上证实了氧耗竭假说,
并且表明FLASH放疗只有在达到一定剂量后才开始对

正常组织保护. 在对小鼠进行照射时, Montay-Gruel等
人[20]发现, 在分次剂量为7 Gy的照射中, FLASH放疗对

认知功能产生保护作用, 但在分次剂量为3.5 Gy的照射

中, FLASH放疗没有表现出明显的保护作用, 该结果也

表明FLASH效应的引发可能存在剂量阈值.
目前, 离体的细胞实验可通过细胞存活率来反映

FLASH效应, 可以更灵活地对剂量阈值进行探索. 在

体实验主要通过正常组织的毒副反应来评估FLASH效

应, 而毒副反应的出现需要正常组织接受到一定的剂

量, 所以大多数在体实验使用的分次剂量约为10 Gy或
者更高, 对剂量阈值的研究更为局限. 目前仍不清楚引

发FLASH效应是否存在剂量阈值, 或是引发FLASH效

应不存在剂量阈值, 但对在体实验而言, 观察到显著的

FLASH效应需要达到一定的剂量.

2 质子加速器

目前, 质子加速系统主要采用回旋加速器[24,25]和

同步加速器[26], 其中回旋加速器包括等时回旋加速器

或同步回旋加速器. 此外, 还未投入临床使用的质子直

线加速器[27]以及激光加速器[28]在FLASH放疗上也展

现出一定的潜力. 这几种加速器产生的束流在时间结

构和强度上有很大的不同. 由于加速器产生的质子束

流特征对引发FLASH效应有重要影响, 本节对目前的

加速器进行简单的总结和讨论.

2.1 回旋加速器

如图1所示, 回旋加速器外观类似于一个圆柱体,
主要由以下几部分组成: (1) 回旋加速器中心的质子

源, 通过电离氢气获取质子; (2) 提供强电场的射频系

统, 使质子获得较高的速度; (3) 提供强磁场的磁铁, 将
质子轨迹限制在螺旋形轨道上, 使其可以被射频电压

反复加速; (4) 质子引出系统, 将达到最大能量的质子

从回旋加速器引出到束流传输系统中.
如图1所示, 质子在加速器中心的离子源中产生并

被引出, 穿过产生电场的电极后, 其能量逐渐升高. 在

磁场的作用下, 质子不断偏转, 每绕行半圈就穿过一次

加速电场, 随着能量的增加, 轨道半径不断增大, 最终

质子沿着螺旋轨道旋转. 在这个过程中, 质子可获得很

高的速度, 所以需考虑相对论效应. 在不考虑相对论效

应前, 质子绕行半圈进入加速电场的时间周期是固定

的, 但随着速度的增大, 质子的质量增加, 导致其绕行

半圈的时间变长, 逐渐偏离了交变电场的加速状态. 为
解决这个问题, 可使磁极外圈的磁场逐渐增强, 即等时

回旋加速器, 另外也可调节加速电场的变化频率, 即同

步回旋加速器. 质子沿着螺旋轨道旋转数百圈(同步回

旋加速器)或数千圈(等时回旋加速器)达到规定能量后,
随即从回旋加速器中引出. 对回旋加速器而言, 引出的

质子能量为固定值, 例如230或250 MeV[24,29].
目前, 临床上使用的回旋加速器能提取的最大束

流强度高达几百nA, 例如, 瓦里安ProBeam加速器在临

床治疗模式可引出的最高束流强度为800 nA[29]. 这意

味着 , 从回旋加速器中引出的高能质子能够满足

FLASH效应对剂量率的要求, 可用于FLASH放疗计划

的实施. 但引出的高能质子无法直接满足临床治疗计

划的要求. 如图2所示, 对回旋加速器而言, 适用于临床

治疗的低能质子是通过降能系统对加速器中引出的最

高能量质子进行调制形成的. 然而在能量调节以及能

图 1 (网络版彩色)回旋加速器示意图
Figure 1 (Color online) Schematic design of the cyclotron

图 2 PSI PROSCAN基于回旋加速器的质子治疗设施的布局[25]

Figure 2 Layout of the PSI PROSCAN cyclotron-based proton
therapy facility[25]
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量选择的过程中, 随着能量的降低, 质子束的束流损失

占比大幅度增加, 这意味着在加速器引出的束流强度

固定的情况下, 到达治疗室质子束的束流强度及其

SPDR也随之降低[30]. 同时, 其能量层的切换需要几十

至几百毫秒的时间间隔[31,32].

2.2 同步加速器

如图3所示, 同步加速器由离子源、一个或两个串

联的直线加速器和束流传输系统组成. 同步加速器产

生的质子按每个周期引出, 每次引出称为喷发(spill).
产生一个spill的周期主要有几个环节: (1) 质子在单独

的离子源中产生, 然后在直线加速器中预加速, 并注入

到环中, 弯曲磁体和聚焦磁体引导粒子束沿着环形中

的闭合、近似圆形轨道运动, 该环可填充约109~1012个
质子; (2) 当活塞环充满后, 直线加速器将环内的低能

质子加速到70~250 MeV的指定能量; (3) 当到达指定能

量后, 存储在环中的质子被缓慢引出; (4) 对未使用的

质子进行减速降能.
与回旋加速器有很大的不同, 同步加速器的典型

特征是质子被加速到所需的能量后引出, 其产生的质

子束能量可在每一次束流引出前进行切换, 并且提取

的质子束的束流强度与引出的能量无关. 根据质子束

从环中提取的速度, 目前从同步加速器中提取的束流

强度为0.1~10 nA[29,33]. 此外, 在从同步加速器中提取

具有特定能量的粒子时, 引出束流只需几微秒, 因此在

一个spill内可认为束流是连续的. 然而, 在单个spill提
取模式, 提取下一个spill需要1 s以上, 在此期间, 引出

的束流强度为0. 所以对同步加速器而言, 在不采用下

游换能装置的前提下, 其换能的时间与产生一个spill的
周期相同, 约为2~3 s[29]. 由于同步加速器相较于回旋加

速器的换能时间长, 且能达到的束流强度偏低, 其在实

现FLASH放疗上有一定的难度. 因此, 许多团队没有采

用同步加速器产生的束流进行FLASH放疗计划的设

计, 后文也不再对同步加速器有更多的讨论.

2.3 直线加速器

直线加速器由质子注入器、射频四极管以及漂移

管直线加速器构成. 如图4所示, 根据Fang等人[27]的设

计, 该紧凑型直线加速器可在18 m内将质子加速至

235 MeV以满足临床需求. 通过16个加速单元, 该直线

加速器可产生97个在70~235 MeV之间的离散能量.
不同于回旋加速器, 直线加速器无需下游的降能

器对质子能量进行调制, 因此减轻了束流系统对质子

束流的损耗; 也不同于同步加速器, 直线加速器可在极

短的时间内(毫秒量级)引出不同能量的质子. 此外, 为

达到FLASH放疗的要求, Fang等人[27]还对直线加速器

的束流传输系统进行了优化设计. 通过多个超导线圈

的组合, 该机架可在无机械旋转或磁场变化的情况下,
将不同能量的质子束偏转到治疗等中心处. 通过上述

的设计, 该直线加速器可在100 ms内完成30 Gy的剂量

投递, 并在1 ms内完成一个能量层的切换.

2.4 激光加速器

由于其相干特性, 激光可将其脉冲能量集中到极

小的体积内. 目前, 质子激光加速器主要采用靶背鞘场

加速(target normal sheath acceleration, TNSA)的方式,
其加速原理如图5所示. TNSA通过集中到几微米焦斑

的激光束入射到靶表面, 产生大量高能热电子. 质子在

靶外电子和靶内离子形成的强电场中加速, 可在极短

的时间内获得数十MeV的能量[28].
激光加速器形成的加速电场强度远高于传统加速

器, 其产生的质子束瞬时剂量率高达1012 Gy/s. 但由于

目前激光加速器产生的质子束能量只能到达100 MeV,
且其换能时间较长(~1 s), 激光加速器用于临床FLASH

图 3 (网络版彩色)Hitachi同步加速器的布局[26]

Figure 3 (Color online) Layout of the Hitachi synchrotron[26]
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放疗还有较大的局限性, 但可以用于对束流调制要求

较低的细胞实验[33].

3 射野调制技术

质子束从加速器中引出后, 经过束流系统达到治

疗室时为单能窄束. 质子在到达射程末端前, 沿射束方

向沉积的剂量陡峭上升直到峰值, 随后陡峭下降, 即布

拉格峰, 其宽度只有几毫米. 在横向方向上, 质子束的

剂量分布近似于高斯分布, 在离中心轴不到1 cm后, 剂
量迅速跌落. 在实际的临床治疗中, 需要在一定大小的

肿瘤内形成均匀适形的剂量分布. 显然, 在未经过调制

前, 单能窄束无法直接用于临床肿瘤的治疗. 为了满足

临床要求, 需要通过能量调制形成展宽的布拉格峰

(spread-out Bragg peak, SOBP), 以满足深度方向的均

匀照射[34,35], 同时还需要被动散射技术[36]或笔形束扫

描技术(pencil beam scanning, PBS)技术进行横向的适

形[37].

3.1 SOBP调制技术

为了在深度方向上形成均匀的剂量分布, 质子束

引出后, 需形成SOBP用于治疗. SOBP由不同能量的质

子束以适当的强度叠加形成[34,35]. 对回旋加速器而言,

形成SOBP需要通过降能系统对引出的高能质子进行

调制; 对同步加速器而言, 形成SOBP可通过引出不同

能量的质子束进行叠加. 由于质子从回旋加速器引出

后, 在调制的过程中会大量损耗, 最终形成的低能质子

束的束流强度会有很大程度的降低, 从而导致整个射

野的平均剂量率下降, 因此常规临床计划无法满足

FLASH效应对剂量率的要求. 所以, 在利用回旋加速

器产生的质子束进行FLASH放疗计划的设计时, 应尽

可能地使用能量高的质子束. 此外, 考虑到FLASH放

疗需要在较短的时间内完成治疗计划的投递, 设计

FLASH放疗计划时需要减少能量层的切换, 从而减少

总的治疗时间, 以提升射野的平均剂量率.

3.2 被动散射技术

被动散射技术主要通过散射系统, 将引出的窄束

散射到一定范围. 其中, 散射器一般由高原子序数材料

构成, 以增强质子束的散射, 同时尽可能减少质子束能

量的损耗. 质子束在经过散射器后在横向方向上被展

宽到一定的范围, 然后通过准直器准直以获得横向剂

量均匀的射野. 横向展宽后的单能质子进一步通过射

程调制系统, 例如能量叠加技术、射程调制器或脊形

过滤器, 对质子能量和相应的权重进行调制, 形成

SOBP. 此时形成的射野剂量分布类似于一个圆柱体.
为进一步用于肿瘤的适形照射, 经过被动散射形成的

射野还需要利用挡铅或者多叶光栅对肿瘤进行横向适

形, 以及利用射程补偿器将SOBP的远端拉回, 对肿瘤

进行远端适形.
被动散射技术在临床应用中有一定的局限性. 首

先是被动散射可形成的射野大小有限. 目前投入临床

使用的射野直径可达25 cm, 使得被动散射技术治疗较

大的肿瘤有一定的难度. 另外, 由于在被动散射形成的

射野中, SOBP在各个位置覆盖的深度是一致的, 尽管

可通过射程补偿器将SOBP的末端“拉回”至肿瘤远端,
以保护后方的正常组织, 但仍有一部分前方的正常组

图 5 (网络版彩色)靶背鞘场加速原理示意图
Figure 5 (Color online) Schematic view of the target normal sheath
acceleration

图 4 (网络版彩色)紧凑型质子直线加速器示意图
Figure 4 (Color online) Schematic design of the compact proton linac
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织会接受到较高的剂量. 被动散射技术也有一定的优

势: 由于其射野调制不复杂, 被动散射形成的射野在剂

量投递时有更好的鲁棒性, 对器官的运动不太敏感.
在利用被动散射技术进行FLASH放疗计划设计

时, 有一些特征需要注意. 在形成SOBP时, 采用脊形过

滤器可以更快速地完成能量调制, 且可认为调制过程

中射野是连续出束的. 并且在射野的照射范围内, 所有

体素的剂量率可认为是一致的. 但由于散射系统对束

流强度的损耗, 随着射野的增大, 射野的平均剂量率会

大幅度降低. 因此, 采用被动散射技术进行的FLASH放

疗可能局限于小靶区的照射, 比如眼睛等.

3.3 PBS技术

PBS技术是当前最先进的质子投递技术, 是主要的

射野调制方式. PBS技术使用不同能量的窄束进行扫

描, 从而完成射野剂量的投递. PBS技术通过扫描磁铁

控制质子束流的方向, 同时用不同能量的质子束对处

于不同深度的肿瘤体素进行治疗, 从而完成对整个肿

瘤的剂量投递.
PBS技术相较于被动散射技术在传统的放射治疗

中具有很多优势. 首先, PBS技术不需要针对每个病人

定制射程补偿器和挡铅. 同时, PBS技术对于不同大小

的靶区都可以实现优于被动散射技术的剂量适形性,
对靶区前端以及周围的正常组织有更好的保护.

此外, 在采用PBS技术设计FLASH放疗计划时, 由

于其束流不经过散射系统, 束流强度损失更小, 更容易

提升放疗计划的剂量率. 但采用PBS技术进行照射时,
剂量投递不是连续的, 最终形成的剂量率分布是随时

空变化而变化的. 因此, 对PBS技术而言, 其剂量率的

评估更为复杂.

4 剂量率的评估

由于UHDR是引发FLASH效应的潜在要求之一,
如何定义质子放疗计划的剂量率是利用质子进行

FLASH效应临床转化的前提条件. 被动散射技术形成

的射野是均匀的且可被认为是连续投递的, 其剂量率

可简单地通过投递的剂量和完成射野剂量投递的时间

进行计算.
对于PBS技术, 笔形束束斑的剂量分布近似于高斯

分布, 因此同一个笔形束在不同体素中的剂量以及剂

量率均不一致. 对于第i个笔形束, 其对第j个体素的剂

量率贡献可表示为

Dr d I= , (1)i j i j i, ,

其中, di,j为第i个笔形束对第j个体素的剂量贡献, Ii为第

i个笔形束的束流强度. 但在整个射野的剂量投递过程

中, 每个体素受到的剂量来自多个笔形束的贡献, 且剂

量投递的过程遵从一定的时间序列, 因此体素接受的

剂量不是连续投递的. 目前, 对PBS计划的剂量率定义

还未达成共识, 几个团队提出了几种对PBS放疗计划的

剂量率定义.
PSI质子中心放疗研究团队[38]考虑到每个笔形束

对体素的剂量率以及剂量的贡献有差异, 提出以每个

笔形束对体素的剂量, 对其剂量率进行加权, 最终得到

剂量平均剂量率(dose average dose rate, DADR). 对于

第j个体素, DADR的计算公式为

Dr D

D
DADR = , (2)j

i

N
i j i j

i

N
i j=1

, ,

=1 ,

spot

spot

其中, Di,j为第i个笔形束对第j个体素的剂量, Dri,j为第i
个笔形束在第j个体素上的剂量率, Nspot为整个计划中

扫描点的个数. DADR主要针对瞬时剂量率, 忽略了治

疗计划中射野切换、能量层切换以及扫描点切换的

时间.
宾夕法尼亚大学医学院放射研究团队[39]直接将剂

量率定义为在一个射野内体素接受的剂量与整个射野

投递时间的比值, 即有效射野剂量率(effective field
dose rate, EFDR). 尽管该计算方式考虑了剂量投递过

程中停止出束的时间, 但由于每个体素实际上只接受

部分笔形束的剂量贡献, 即特定体素实际的被照射时

间比整个射野的剂量投递时间短, 这种评估方式可能

会低估体素的平均剂量率.
瓦里安粒子治疗研究团队[40]则进一步考虑了扫描

点的时间序列, 提出平均剂量率(average dose rate,
ADR)的概念. ADR是投递到体素上的累积剂量和投递

该剂量所经历时间的比值, 其计算公式如下:

D t D t
t tADR =

( ) ( )
, (3)j

j jend 0

end 0

其中, Dj(t0)为预设参数, 用于排除没有显著剂量沉积的

体素, Dj(tend)为投递到第j个体素上的总剂量减去Dj(t0).
由于ADR考虑了剂量投递过程中未出束的时间, 同一

计划的ADR相较于DADR会更低一些, 但因为ADR考
虑了剂量投递的时空顺序, 其计算值比EFDR更高一

些. 对于该定义还需注意的是, 预设参数Dj(t0)会影响
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计算结果, 所以在选择用ADR的计算方式进行评估时,
需根据实际情况选取合适的Dj(t0).

纽约质子中心研究团队[41]考虑到FLASH效应的引

发可能存在剂量阈值, 提出了剂量阈值剂量率(dose
threshold dose rate, DTDR). DTDR只考虑了瞬时剂量

率, 并认为只要扫描点对体素的剂量贡献超过了剂量

阈值 , 且相应的瞬时剂量高于剂量率阈值则引发

FLASH效应. 通过预设的剂量阈值dt, 对于第j个体素,
DTDR的计算如下:

Dr D d i NDTDR = min( ), if > , = 1, , . (4)j i j i j t, , spot

以上几种定义方式的侧重点不同, 且同一计划在

不同的计算方式下, 计算出的剂量率可能会出现较大

的差异. 其中DADR和DTDR只考虑了瞬时剂量率的影

响, 而ADR和EFDR均考虑了在剂量投递过程中未出束

的时间. 目前, FLASH效应持续的时间尺度并不明确,
尚不清楚应该如何考虑PBS计划中能量层的切换时间

以及笔形束的切换时间. 因此, 在明确FLASH效应的生

物学机制前, 进行剂量率评估时应尽可能对几种剂量

率进行全面评估, 以找到最合适的剂量率定义方式. 在
对FLASH放疗治疗计划的剂量率进行评估时, 采用较

为稳妥的评估方式 , 如ADR, 或许可以减轻目前

FLASH效应机制上存在的不确定性对FLASH放疗最

终结果的影响.

5 质子FLASH放疗的计划设计

目前, 在进行FLASH放疗计划的设计时, 大多数研

究均在满足临床剂量限制的前提下, 以尽可能提升射

野的剂量率作为目标. 由于被动散射技术在临床应用

上的局限性, 目前更多的团队对利用PBS技术完成

FLASH照射的方式进行了探索. 虽然PBS技术相较于

被动散射技术, 在对不同大小的肿瘤进行适形治疗时

有诸多优势, 但PBS技术仍需解决能量调节对束流强

度的影响. 另外, 由于射野的剂量投递不是连续的,
PBS技术还需解决笔形束切换和能量切换时间对平均

剂量率的影响. 如图6(a)所示, 常规的PBS放疗计划为

完成肿瘤的适形照射, 射野内使用的质子能量层多, 会
导致射野平均束流强度的降低, 且存在能量层总的切

换时间过长等问题. 因此, 想要提高PBS射野的剂量率,
必须尽可能地减少质子能量的切换(投递时间短), 且

用能量较高的质子束(束流损失少). 为解决PBS技术用

于FLASH放疗的局限性, 几个团队提出了几种新的

PBS治疗计划设计方案, 主要分为利用布拉格峰前端

的剂量坪区 [ 4 2 ]和利用布拉格峰进行照射的放疗计

划[43,44].

5.1 穿透射野计划

如图6(b), van de Water等人[38]提出穿透射野进行

FLASH放疗的方法. 穿透射野采用加速器引出的最高

能量的质子, 并利用其布拉格峰前端的剂量坪区进行

照射, 而使布拉格峰停留到病人的体外. 尽管一开始穿

透射野的提出是为了降低质子治疗过程中的不确定

性[45], 但该照射方式由于避免了如图6(a)中的能量层切

换, 且采用的最高能量质子具有最高的束流强度, 其剂

量率大幅度提升. 目前, 几个研究组利用病人的CT数据

对穿透射野治疗计划进行了评估, 包括头颈部[15]
、肺

部[46]以及肝部[42]肿瘤. 为了满足靶区的剂量适形, 穿

透射野计划采用多个穿透射野的组合, 尽管其适形度

劣于临床计划, 但剂量学指标也可被控制在临床可接

受范围内. 最重要的是, 在采用前文提到的剂量率计算

方式评估时 , 穿透射野均能满足最低剂量率超过

40 Gy/s的要求[41].
除了能够轻易达到剂量率阈值的优势以外, 由于

不再利用布拉格峰, 穿透射野计划对射程不确定性的

敏感程度相对于布拉格峰计划更低, 且无需考虑布拉

格峰处的生物不确定性. 但相对于传统的布拉格峰计

划, 穿透射野计划的缺点也很明显: 一是肿瘤后方的正

常组织也会接受到较高的剂量; 二是对于一些病人, 最
高能量的质子束也可能无法穿透, 这将导致布拉格峰

的剂量沉积在病人体内的正常组织中.

5.2 单能布拉格峰计划

为充分利用布拉格峰的生物学优势, 纽约质子中

心[44,47]提出采用单能布拉格峰治疗的方法. 如图6(c),
为了满足靶区的远端适形, 该团队采用通用射程移位

器和射程补偿器, 将最高能量的单能质子布拉格峰“拉
到”肿瘤远端, 并利用多个射野对肿瘤进行适形. 该团

队通过与穿透射野计划进行比较发现, 单能布拉格峰

计划可达到相似的UHDR覆盖率, 且对危机器官有更

好的保护, 靶区的适形性更高. 由于布拉格峰比前端坪

区更具有生物学优势, 采用布拉格峰进行照射对肿瘤

细胞的杀伤力更大. 同时由于布拉格峰计划对危机器

官现有的保护更好, 在考虑FLASH效应后, 其对危机

器官的保护可能更优于穿透射野计划. 但该方法需要
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为病人定制射野专用的射程补偿器, 需要较高的制作

精度, 且每次治疗前涉及补偿器摆放位置的准确性, 这
两点带来的不确定性均可能造成实际剂量分布与期望

剂量分布之间出现临床不可接受的差异.

5.3 单能展宽布拉格峰计划

为减少射野的投递时间以及提高计划的适形度,
如图6(d)所示, 几个研究小组提出采用脊型滤过器对各

个质子束进行调制, 使质子停留在肿瘤的不同深度, 从
而在肿瘤内形成SOBP. 由于该方法采用下游的滤过器

对单能质子束进行调制, 而无需在机架上游调整能量,
射野剂量投递的时间可被大大缩短. 目前主要有两种

脊型滤过器的设计方案: 静态脊型滤过器以及动态脊

型滤过器[43].
静态脊型滤过器可通过3D打印的方式为每个病人

进行定制[48], 而动态的脊型滤过器可通过类似于多叶

光栅的结构对每个笔形束进行调制[43]. 静态脊型滤过

器虽然已经有实物模型且无需对现有加速器和机架的

结构做改动, 但在实际使用时仍存在几个缺陷. 静态脊

型滤过器对制作精度要求极高, 其中包括材料的阻止

本领精度以及每个“针尖”的尺寸精度(毫米量级). 除了

制作要求以外, 实际治疗过程中静态脊型滤过器对摆

位的精度要求也比较高, 因为每个“针尖”与扫描束都

是严格匹配的. 动态脊型滤过器虽然对摆位误差没有

静态脊型滤过器那么敏感, 但其对电机的移动速度以

及到位精度要求比较高, 目前的硬件技术还无法达到

其要求.

6 实验进展

尽管FLASH效应最初是在利用电子线照射时发现

的, 许多团队也利用质子对FLASH效应进行了探索. 如
表1所示, 目前已在细胞、动物和人体上完成了质子

FLASH照射.

6.1 细胞实验

Buonanno等人[50]采用4.5 MeV的质子束, 分别以

1000和0.05 Gy/s的剂量率对正常人肺成纤维细胞进行

照射, 发现在UHDR下细胞外的迟发反应被显著减轻.
Ohsawa等人[49]观察在UHDR下DNA双链损伤和单链损

伤的占比变化, 结果表明, 在剂量率为40 Gy/s时, DNA
单链损伤相较于常规剂量率下显著降低, 而DNA双链

损伤无显著变化, 因此UHDR照射减轻急性辐射效应

中致命DNA损伤的作用可能不显著. Guo等人[51]研究

了UHDR照射对正常细胞线粒体功能的保护, 结果发

现与常规剂量率照射相比, UHDR照射下质子照射诱

导的线粒体损伤最小.

6.2 动物实验

目前, 质子照射的FLASH效应在小鼠、斑马鱼胚

胎上得到了证实. 亥姆霍兹德累斯顿罗森多夫研究中

图 6 (网络版彩色)几种质子治疗计划的示例. (a) 常规临床放疗计划. (b) 穿透射野FLASH放疗计划. (c) 单能布拉格峰FLASH放疗计划. (d) 单
能展宽布拉格峰FLASH放疗计划
Figure 6 (Color online) Examples of the proton treatment plans. (a) Clinical treatment plan. (b) FLASH treatment plan using transmission beams.
(c) FLASH treatment plan using single-energy Bragg peak beams. (d) FLASH treatment plan using single-energy spread-out Bragg peak beams
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心采用224 MeV的垂直固定射野, 分别用100 Gy/s和
5 Gy/min的剂量率对斑马鱼胚胎进行照射. 实验发现,
对于某一特定剂量, 采用UHDR照射后水肿发生率显

著降低[6]. Saade等人[52]利用68 MeV的质子束对斑马胚

胎进行照射, 发现在UHDR下, 斑马鱼生长的长度相较

于常规剂量率下更长. Velalopoulou等人[53]和Mevion医
疗系统公司[7]利用被动散射形成的质子射野对小鼠进

行照射后发现, UHDR下的照射(69~124 Gy/s)减少了小

鼠的皮肤损伤、干细胞耗竭和炎症等正常组织副反应.
辛辛那提儿童医院医学中心[54]和Sørensen等人[55,56]采

用质子PBS技术对小鼠进行照射, 发现小鼠的皮肤毒性

以及腿部挛缩在UHDR下均显著降低,而肿瘤控制率与

常规剂量率照射相当. 此外, Sørensen等人[55,56]用皮肤

脱屑作为FLASH效应的评估指标, 结果发现, 在UHDR
下(65~92 Gy/s),需要1.14和1.3的剂量修正因子,这意味

着如果要达到与常规剂量率(0.35~0.40 Gy/s)下相同的

皮肤反应, 需要提高44%~58%的剂量. Kim等人[57]使用

SOBP以及布拉格峰前的剂量坪区对小鼠进行FLASH
照射, 实验结果证明, 两种治疗方式均对小鼠的正常肠

段有保护作用. Williams等人[8]在以100 Gy/s的质子束

对大鼠进行全脑照射时, 发现在照射剂量高于5 Gy后,
UHDR照射才对正常组织有显著的保护作用. Iturri等
人[58]通过质子束对大鼠的头部进行单次剂量为25 Gy
的照射后, 发现UHDR照射也能提供神经保护作用, 同

时在肿瘤中产生了有效的淋巴免疫反应.

6.3 临床实验

第一例使用质子PBS技术进行FLASH放疗的临床

实验也已完成. Mascia等人[16]采用单个穿透射野, 以

8 Gy的分次剂量对10例四肢骨转移患者进行姑息照射,
射野的平均剂量率高达60 Gy/s. 经过UHDR照射的患

者皮肤炎症反应相较于常规照射组显著降低, 这一结

果对后续实施临床FLASH放疗提供了支撑.

7 总结与展望

随着越来越多的研究着力于FLASH效应的临床转

化, 如何设计FLASH放疗计划成为一个热门话题. 基于

现有的设备以及投递技术, 实现质子FLASH放疗有极

大的可能性 , 但仍存在很多局限性 . 本文对质子

FLASH放疗计划设计的发展前景以及局限性进行了讨

论, 表2总结了质子FLASH放疗计划设计中各个关键技

术的研究.
尽管大部分研究将剂量率高于40 Gy/s的覆盖体积

作为评估FLASH放疗计划的指标, 剂量率与FLASH效

应的关系仍不明确. 多个研究表明, 在提高放疗计划的

剂量率时, 正常组织受到的剂量也逐渐增多[44,59,60]. 同

时,如果真的存在引发FLASH效应的剂量阈值, FLASH
放疗计划的分次剂量需远大于常规放疗的分次剂量,
才可能使得正常组织在一个分次内接受的剂量高于剂

量阈值. 而提升分次剂量的放疗计划, 相较于常规分割

的放疗计划, 也可能提升正常组织副反应发生的可能

表 1 质子FLASH预临床实验的参数设置
Table 1 Parameter settings of proton FLASH preclinical experiments

实验类型 细胞种类 质子能量(MeV) 治疗技术 单次剂量(Gy) 剂量率(Gy/s) 参考文献

DNA照射 27.5 单个扫描点 ≥10 1000 [49]

细胞照射
肺纤维细胞 4.5 单个扫描点 10 100 [50]

肺纤维细胞 单个扫描点 100 [51]

动物照射

斑马鱼胚胎 224 被动散射 ≥10 100 [6]

斑马鱼胚胎 64 笔形束扫描 ≥30 ≥8000 [52]

小鼠 230 被动散射 30 ≥69 [53]

小鼠 230 被动散射 ≥10 96 [7]

小鼠 250 笔形束扫描 ≥15 ≥57 [54]

小鼠 250 笔形束扫描 ＞20Gy ≥65 [55,56]

小鼠 230 被动散射 ≥15 ≥100 [57]

大鼠 250 被动散射 ≥5 100 [8]

大鼠 226.8 笔形束扫描 25 257 [58]

人体实验 骨转移肿瘤 250 笔形束扫描 8 60 [16]
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性以及严重程度. 因此, FLASH放疗计划对正常组织的

保护是否优于常规放疗计划需要更复杂的量化评估.
虽然已经有研究采用剂量修正因子对FLASH放疗计划

的生物等效剂量进行了评估[59,61], 但不同组织的剂量

修正因子可能存在差异, 准确的修正因子需要通过进

一步实验来证实.
虽然FLASH效应的引发条件和生物学机制尚不明

确, 但目前的设备和技术为FLASH放疗的实现提供了

一定的支撑. 受限于0.1~10 nA的束流强度和长达几秒

的换能时间, 目前的同步加速器很难用于FLASH放疗

计划的实施. 而回旋加速器可引出束流强度高达几百

nA的高能质子, 并且通过束流下游的降能系统, 可在

短至几十毫秒内完成能量层的切换. 虽然经过降能器

后的质子束流强度远低于从加速器引出的束流强度,
其束流强度也可高达几十至几百nA, 这为FLASH放疗

提供了可能性. 质子直线加速器和激光加速器可以大

大缩减质子放疗对场地的需求, 有利于质子放疗的推

广, 虽然两者均未投入临床使用, 但直线加速器的快速

换能以及激光加速器的超高瞬时剂量率均为FLASH放

疗提供了新的可能性. 此外, 最近备受关注的超导大动

量机架也为快速能量切换提供了可能性, 可使能量层

的切换时间缩短至10 ms量级[62]. 但是考虑到降能对

FLASH放疗带来的诸多挑战, 多个团队也探索了利用

最高能量质子束进行计划设计的方案. 穿透射野计划

通过布拉格峰前的剂量坪区进行照射, 除了能够完成

FLASH放疗以外, 还对射程不确定性以及生物不确定

性不敏感. 但这种治疗方式的缺点也很明显, 例如肿瘤

后方的正常组织会受到大量的照射, 对肿瘤的剂量适

形劣于常规的临床计划等. 而采用射程补偿器或脊型

滤过器的布拉格峰计划对正常组织有更好的保护, 且

对肿瘤的适形好. 但射程补偿器以及脊型滤过器会带

来额外的不确定性, 需要很高的制作精度以及摆位精

度, 在实际应用时需格外注意. 除了对FLASH效应的

考虑以外, 采用高能质子进行治疗时, 还需对中子污染

进行评估, 涉及医护人员的辐射防护.
除了放射生物学的优点外, FLASH放疗还可能带

来一些临床益处. 由于FLASH放疗可以在极短的照射

时间内提供很高的剂量, 因此病人的运动管理相对于

常规剂量率照射更方便. 在治疗过程中, 患者不自主地

移动、心脏搏动和呼吸运动等, 在这个时间尺度被最

小化, 从而可以减轻运动带来的剂量不确定性. 此外,
由于FLASH放疗对正常组织可产生额外的保护效应,
FLASH放疗可提高分次剂量, 从而减少病人的治疗次

数 , 为超大分割放射治疗提供了应用前景 . 虽然

FLASH放疗存在诸多待解决的问题, 但FLASH效应为

放疗带来的新机遇仍值得更多的研究.
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Summary for “质子FLASH放疗计划设计的考虑因素及现状分析”

Considerations and current status of treatment planning for
proton FLASH radiotherapy
Yiling Zeng & Hong Quan*
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Radiation therapy (RT) plays an important role in tumor treatment. How to balance the tradeoff between tumor control
probability and normal tissue complication probability is an important issue in radiotherapy. With a higher fractional dose,
the normal tissue complication probability will increase; with a lower fractional dose, the tumor control probability will
decrease. Recently, several studies have shown that the RT delivered at an ultra-high dose rate, e.g., > 40 Gy/s, could
potentially improve normal tissue sparing while maintaining tumor control, the so-called “FLASH effect”. The FLASH
effect makes it possible to improve the fractional dose to kill the tumor more efficiently while controlling the normal tissue
complication probability. Moreover, the ultra-fast dose delivery of FLASH-RT makes it easier for intra-fractional motion
management. Although the FLASH effect has been demonstrated in the irradiation of cells and animals, e.g., mice,
zebrafish, and pigs, there still are some obstacles to the clinical translation of the FLASH effect. One of the biggest
problems is how to realize the ultra-high dose rate treatment planning with current machine capabilities. The photon,
electron, and proton beams have demonstrated the FLASH effect. However, the clinical photon beam is hard to reach the
dose rate threshold of FLASH-RT.While the clinical electron beam has shown the capability to deliver dose at an ultra-high
dose rate, however, it is limited to treating the tumor located at a shallow depth. The proton has the dosimetric advantages to
treat the tumor in-depth and eliminate the exit dose. Moreover, compared to electrons and photons, the proton has higher
relative biological effectiveness and linear energy transfer, resulting in more efficient tumor killing. Most importantly, the
proton beam is easy to deliver dose at an ultra-high dose rate with the current beamline. Hence, how to design the proton
FLASH treatment plan has been drawing attention in radiotherapy. To provide available evidence for proton FLASH
treatment planning comprehensively and systematically, this review summarized the relative articles searched from the
year 2014–2023 in databases. This review first summarized the requirements to trigger the FLASH effect, which indicated
the additional considerations for proton FLASH treatment plans, compared to conventional treatment plans. Then we
focused on the capability of existing accelerators, including the accelerators that have been used in clinical treatment, i.e.,
cyclotron and synchrotron, and other accelerators that have shown the potential to be used in clinical treatment. The
beamlines of different dose delivery technologies were also discussed. Both the accelerators and beam lines determine
whether it is possible to realize the ultra-high dose rate treatment plan delivery. As the dose rate is the main factor to trigger
the FLASH effect and has not been defined clearly in proton FLASH-RT, we summarized the proposed definitions of dose
rate for proton fields and discussed the characters of these definitions. And we summarized the proposed treatment
planning strategies for proton FLASH-RTand discussed the prospects in clinical applications and existing shortcomings for
clinical usage. We also summarized the pre-clinical experiments using proton beams. In the end, we prospected the future
development of FLASH-RT.

proton therapy, FLASH effect, passive scattering, pencil beam scanning
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