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放射性药物治疗中的剂量测定
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【摘要】 　 放射性药物治疗已经在某些疾病中应用，并且该领域正在扩大。 近年来，新的治疗性

放射性药物已开发出来，更多的药物正在研究中。 同时，内照射剂量测量作为一种个性化和潜在优

化患者治疗的手段，越来越受到关注。 内照射剂量测量是多方面的，该篇继续教育文章讨论了目前

的技术状况，主题包括剂量测量的背景、内照射剂量学方法、在放射性药物治疗中纳入剂量测量计算

的优缺点、实施患者特异性剂量测量的工作流程描述，并对该领域的未来进行展望。
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　 　 目前，放射性药物治疗 （ ｒａｄｉｏｐｈａｒｍａｃｅｕｔｉｃａｌ ｔｈｅｒａｐｙ，
ＲＰＴ）备受关注，特别是结合诊断和治疗核素的治疗方式。
理想情况下，这种治疗方式由配对的放射性药物组成：提供

关于疾病程度和表型信息并预测治疗部分效用的诊断部分

（用发射正电子或单光子的放射性核素标记）以及提供靶向

辐射的治疗部分（通常用发射 β 粒子或 α 粒子的放射性核素

标记）。 方案设计中的一个关键问题是治疗剂量的选择及给

药时间的安排。 这可能基于患者特异性的信息，或基于更简

单的“一刀切”（即人口平均）方法。
ＲＰＴ 策略应与治疗目标一致：治愈或缓解。 一种旨在最

大限度提高治愈可能性的治疗方法以在相对较短的时间内

提供高治疗剂量为目标，与外照射放疗（ｅｘｔｅｒｎａｌ⁃ｂｅａｍ ｒａｄｉｏ⁃
ｔｈｅｒａｐｙ， ＸＲＴ）类似，其未来再治疗的范围是有限的。 相比之

下，另一种旨在最大限度延长疾病控制持续时间的治疗方法

需要在较长一段时间内采用较低力度的治疗，理想情况下保

留了未来再治疗的选择范围。 目前大多数用于全身治疗的

ＲＰＴ 设计符合后一种方法。 补充材料提供了 ＲＰＴ 临床应用

的示例（可在 ｈｔｔｐ： ／ ／ ｊｎｍ．ｓｎｍｊｏｕｒｎａｌｓ．ｏｒｇ 上获得） ［１⁃２３］ 。
传统上，医学上剂量指的是给药的药物质量（如 ｍｇ）。

对于放射性药物，类似的量是活度（如 ＭＢｑ）。 对于非放射

性药物，按照质量剂量进行处方治疗是合理的，因为靶组织

和非靶组织中有多少（受体）定位，以及这种（受体）定位在

不同患者之间有何差异是几乎无法知道的。 相比之下，大多

数放射性药物可以对其生物分布进行量化，可根据患者特异

性因素以吸收剂量（单位质量沉积的辐射能量，用 Ｇｙ 表示）
为指标调整给药活度。

剂量测量的目的是估计正常组织和肿瘤的吸收剂量，从
而预测辐射的生物效应。 吸收剂量的计算要考虑（患者依赖

性的）解剖和放射性药物的生物分布以及（患者非依赖性

的）放射性核素特性。 ＲＰＴ 的吸收剂量用给定靶体积的剂量

率⁃时间 ＡＵＣ 来计算，通常需要对剂量率进行多点估计。 一个

组织中的剂量率与该组织中的活度浓度（自身剂量）和放射

性核素释放范围内的其他组织中的活度浓度（交叉剂量）成
正比。 对于通常用于治疗的放射性核素，大部分能量以短程

粒子的形式释放；对于那些吸收剂量最高的组织，自身剂量

起主要作用（图 １、表 １）。

图 １　 以图形表示具有不同衰变模式的不同放射性核素产生

的剂量沉积范围。 首行为放射性点源传递的相对几何剂量沉

积图；下一行显示了相同数据通过点扩散函数表示的二维曲

线；图中阐明了可变剂量沉积特性，并且不成比例

表 １　 放射性药物治疗中常用的放射性核素特性总结

同位素
初次

发射
半衰期

传能线

密度

组织中最大范围

（放射治疗）
２１１Ａｔ α ７．２１ ｈ 高 ８０ μｍ
２１２Ｐｂ α １０．６ ｈ 高 １００ μｍ
２１３Ｂｉ α ４５．６ ｍｉｎ 高 １００ μｍ
２２３Ｒａ α １１．４ ｄ 高 ７０ μｍ
２２５Ａｃ α １０．０ ｄ 高 ８５ μｍ
２２７Ｔｈ α １８．７ ｄ 高 ７０ μｍ
６７Ｃｕ β ６１．８ ｈ 低 ２．１ ｍｍ
９０Ｙ β ６４．１ ｈ 低 １１ ｍｍ
１３１ Ｉ β ８．０２ ｄ 低 ３．３ ｍｍ

１５３Ｓｍ β ４６．５ ｈ 低 ３．３ ｍｍ
１７７Ｌｕ β ６．６５ ｄ 低 １．８ ｍｍ
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　 　 生物反应的关键物理决定因素是辐射量（吸收剂量）和
质量［传能线密度（ ｌｉｎｅａｒ ｅｎｅｒｇｙ ｔｒａｎｓｆｅｒ， ＬＥＴ）］。 根据吸收

剂量规定 ＸＲＴ 和近距离放射治疗方法，并确定正常组织的

耐受性。 然而对于 ＲＰＴ 的患者，特异性剂量测定仍然存在

争议。 重要的是，近期推出的２２３ ＲａＣｌ２、１７７ Ｌｕ⁃１，４，７，１０⁃四氮

杂环十二烷⁃１，４，７，１０⁃四乙酸（１，４，７，１０⁃ｔｅｔｒａａｚａｃｙｃｌｏｄｏｄｅ⁃
ｃａｎｅ⁃１，４，７，１０⁃ｔｅｔｒａａｃｅｔｉｃ ａｃｉｄ， ＤＯＴＡ）⁃Ｄ⁃苯丙氨酸 １⁃酪氨酸

３⁃苏氨酸 ８⁃奥曲肽（Ｄ⁃Ｐｈｅ１⁃Ｔｙｒ３⁃Ｔｈｒ８⁃ｏｃｔｒｅｏｔｉｄｅ， ＴＡＴＥ）和１７７Ｌｕ⁃
前列腺特异膜抗原（ｐｒｏｓｔａｔｅ ｓｐｅｃｉｆｉｃ ｍｅｍｂｒａｎｅ ａｎｔｉｇｅｎ， ＰＳＭＡ）⁃
６１７ 等疗法的处方是依据放射性活度而非吸收剂量。 这是由

几方面因素导致的。 首先，方案设计和关键的临床研究越来

越多地由项目赞助商决定，最大限度地减少复杂性和提高产

出对其是有利的，随着更多 ＲＰＴ 被批准，简化的治疗方案将

更加可取。 第二，基于剂量测量的方案需要可靠的肿瘤和正

常组织剂量⁃反应数据，然而 ＲＰＴ 的剂量⁃反应数据仍无可靠

来源。 这存在一个先后矛盾的问题：由于缺乏剂量⁃反应数

据而未进行剂量测定，由于未进行剂量测定而缺乏剂量⁃反
应数据。 每种放射性药物都有一定的给药活度范围，至少会

产生一些临床响应，而不会产生过多的不良反应，通常通过

化疗样剂量递增试验（即 １ 期和 ２ 期试验）确定。 第三，剂量

测量和临床因素使 ＲＰＴ 与 ＸＲＴ 的直接比较存在问题。 吸收

剂量的分布在 ＲＰＴ 中是由生物学驱动的，而在 ＸＲＴ 中是由

交叉辐射束的几何形状驱动的。 ＸＲＴ 的剂量分布在微观水

平上是均匀的，但 ＲＰＴ 的剂量分布是不均匀的。 在临床上，
ＲＰＴ 是一种全身性治疗，其靶点可能在大小、位置和表型上

有所不同。 太小而不能成像的肿瘤不能用 ＸＲＴ 治疗，但却

是 ＲＰＴ 的有效靶点。 此外，ＲＰＴ 患者通常曾接受过治疗，使
正常器官的放射反应复杂化。

在放射性活度“一刀切”的基础上制定 ＲＰＴ 的处方忽视

了患者的特异性差异，并受限于由最易感患者定义的治疗方

案［２４⁃２５］ 。 基于剂量测量的治疗方法是依据以下假设：使用个

体化吸收剂量估算可以比固定活度获得更好的临床结果。
但这一假设必须经过临床检验，近期批准的新型放射性治疗

药物是基于随机对照临床试验的结果［３， １２， ２６］ ，对于剂量测量

也需要通过临床试验来确定其能否改善 ＲＰＴ 结果。
一、剂量处方算法

ＲＰＴ 有 ３ 种处方算法：固定给药剂量（如 ＭＢｑ、基于体质

量的 ＭＢｑ ／ ｋｇ 和基于体表面积的 ＭＢｑ ／ ｍ２）、最大耐受吸收剂

量（ｍａｘｉｍｕｍ ｔｏｌｅｒａｔｅｄ ａｂｓｏｒｂｅｄ ｄｏｓｅ， ＭＴＡＤ）和规定的肿瘤吸

收剂量（ｐｒｅｓｃｒｉｂｅｄ ｔｕｍｏｒ⁃ａｂｓｏｒｂｅｄ ｄｏｓｅ， ＰＴＡＤ）。
使用固定给药剂量的治疗方案无患者依赖性，除了可能

测量体质量和身高外，不需要对患者进行任何测量。 治疗的

放射性活度基于化疗样剂量递增的 １ 期和 ２ 期临床试验，
如１７７ Ｌｕ⁃ＤＯＴＡＴＡＴＥ （Ｌｕｔｈａｔｈｅｒａ；Ａｄｖａｎｃｅｄ Ａｃｃｅｌｅｒａｔｏｒ Ａｐｐｌｉ⁃
ｃａｔｉｏｎｓ）对表达生长抑素受体的神经内分泌肿瘤的治疗通常

以 ７．４ ＧＢｑ 进行 ４ 个周期，周期间隔为 ８ 周［２７］ 。 对于２２３ＲａＣｌ２
（Ｘｏｆｉｇｏ；Ｂａｙｅｒ），以按照体质量 ５５ ｋＢｑ ／ ｋｇ 进行 ６ 个周期，周
期间隔为 ４ 周［２８］ 。 固定给药方式是最简单、最方便和最经

济的方法。 但不可避免的是，一些患者本能够安全地接受更

高（且可能更有效）的活度，而固定给药活度会导致其接受剂

量不足；相反，接受相同固定给药活度的其他患者可能因为

接受剂量过大而承受过度的正常组织不良反应［２４］ 。
ＭＴＡＤ 和 ＰＴＡＤ 方法都是患者特异性的，且涉及吸收剂

量的预测。 这些方法通常需要一系列测量，或在治疗前进行，
或在多次给药治疗的首次给药期间进行。 其目的是预测给药

的活度，以达到剂量限制的正常组织或肿瘤的特定吸收剂量。
在 ＭＴＡＤ 方法中，可能只有少数正常组织接受接近耐受

限度的吸收剂量。 对于１３１ Ｉ 治疗转移性甲状腺癌，一种方法

是按照向血液输送 ２ Ｇｙ 的剂量来规定治疗活度［２９］ 。 对于肾

脏毒性，通常基于 ＸＲＴ 数据，使用 ２３ Ｇｙ 的 ＭＴＡＤ 作为指导，
对其剂量率进行适当的放射生物学校正，这个方法与９０ Ｙ⁃
ＤＯＴＡ⁃奥曲 肽 的 ＲＰＴ 经 验 十 分 相 符［３０］ ， 但 对 于１７７ Ｌｕ⁃
ＤＯＴＡＴＡＴＥ 来说，这可能是一个不合适的低阈值［３１］ 。 器官

ＭＴＡＤ 可能取决于放射物的类型、活度 ／剂量分布的均匀性、
剂量率、既往治疗和预期寿命［３２］ 。

根据 ＰＴＡＤ 来进行治疗是 ＸＲＴ 实践的延伸概念，但能作

为治疗处方基础的 ＲＰＴ 剂量⁃反应数据很少。 在一小部分甲

状腺切除术后的甲状腺癌患者中，Ｍａｘｏｎ 等［３３］ 成功治疗了

７４％有甲状腺残余患者和 ８６％甲状腺功能丧失患者的淋巴结转

移，１３１Ｉ 单次给药计算出的病灶吸收剂量分别为 ８５ 和 １４０ Ｇｙ。
Ｄｅｗａｒａｊａ 等［３４］发现用９０Ｙ⁃微球放射性栓塞法治疗肝脏肿瘤

时，获得 ５０％的肿瘤控制概率的平均吸收剂量和生物有效剂

量（一种考虑放射生物学特征的基于吸收剂量的指标）分别

为 ２９２ 和 ４４１ Ｇｙ［３４］ 。 Ｓｇｏｕｒｏｓ 等［３５］对肿瘤剂量反应的现状进

行了总结，但只有肉眼可见的、可成像的肿瘤适合 ＰＴＡＤ 方法。
二、患者特异性剂量测量的范式

ＲＰＴ 患者特异性剂量测定的范式（图 ２）如下：使用测试

活度或替代放射性药物；通过连续成像以及可能的血液和全

身计数来测量其随时间变化的生物分布；通过高分辨率结构

成像（ＣＴ、ＭＲＩ）确定相关解剖结构；计算随时间变化的活度浓

度或吸收剂量率，并根据治疗核素和替代核素之间的半衰期

差异进行适当调整；对时间⁃活度数据进行积分，得到区域或

体素特异性的时间积分活度系数（或对时间⁃剂量率数据积

分，得到吸收剂量）；计算治疗性放射性药物的危险器官或肿瘤

的吸收剂量系数（这步可纳入放射生物学建模的可选修改）；制
定将预期吸收剂量递送至危险器官或肿瘤的活度处方。

在这一范式中隐含的是整个 ＲＰＴ 的吸收剂量系数与根

据测试研究预测的剂量系数相同，尤其是当测试和治疗的放

射性药物在化学上相同时。 但如果测试和治疗的放射性药物

不同，或靶组织的摄取与给药的质量或活度呈非线性关系

时［３６］，这种方法就可能不太可靠。 在测试和治疗实施之间患者

病情的变化，如甲状腺休克［３７］，也可能破坏这种方法的可靠性。
剂量测量的范式所需的时间和精力可能相当大，放射性

药物的制备和分析可能需要 １０ ～ ２０ ｍｉｎ；１ 次“弹丸式”注射

可能需要不到 １ ｍｉｎ，而缓慢滴注则需要长达 １～２ ｈ。 每个点

的成像时间从单个静态图像的 ２ ～ ５ ｍｉｎ 到全身扫描或单床

位 ＳＰＥＣＴ ／ ＣＴ 研究的 ２０～４０ ｍｉｎ 到多床位 ＳＰＥＣＴ ／ ＣＴ 研究的

１～２ ｈ。 单次显像时间点可能足以进行合理准确的剂量测

定，从而大大减少了时间投入。 人工完成正常器官和肿瘤的

分割（即勾画）会非常耗时（数小时），自动化和半自动化的

分割程序可以加速这一过程，基于人工智能（ａｒｔｉｆｉｃｉａｌ ｉｎｔｅｌｌｉ⁃
ｇｅｎｃｅ， ＡＩ）的程序可使分割完全自动化且非常快速。工作流

·１８３·中华核医学与分子影像杂志 ２０２４ 年 ６ 月第 ４４ 卷第 ６ 期　 Ｃｈｉｎ Ｊ Ｎｕｃｌ Ｍｅｄ Ｍｏｌ Ｉｍａｇｉｎｇ， Ｊｕｎ． ２０２４， Ｖｏｌ． ４４， Ｎｏ． ６



图 ２　 放射性药物治疗剂量测定的一般工作流程。 过程从测试给药开始（可以是治疗前给药或多次剂量治疗方案的第 １ 个周期）；然后连

续定量测量，根据肿瘤和器官平均剂量（Ｄ）或剂量分布（Ｄ［ｘ，ｙ，ｚ］）计算吸收剂量；使用每单位给药活度的剂量估算来调整治疗。 剂量度

量指吸收剂量（用于物理剂量测定）或生物有效剂量（ＢＥＤ）、等效剂量（ＥＱＤ２α ／ β）或有效均匀剂量（ＥＵＤ）（用于生物效应剂量测定）

程的后续步骤：拟合或整合测量数据的数学函数，并计算吸

收剂量或剂量分布，这一步骤是计算机密集型的但基本上是

自动化的。 进行临床剂量测定计算的人员必须经过适当的

培训，并对计算过程有充分的了解。 最近的国际指南建议为

每个患者分配 １．１ ｄ 进行计算［３８］ 。
三、活度和时间⁃活度数据的测量

放射性药物活度通常用不确定度≤５％的剂量校准仪进

行测量。 然而，剂量校准仪对于具有复杂衰变方式的同位素

的测量不准确度可能是显著的，包括有非平衡子体的同位素

（如一些 α 粒子发射体）、纯 β 粒子发射体（如９０Ｙ）以及具有

非标准源几何形状的同位素［３９］ 。 对于这类同位素，应使用

可溯源到国家机构的参考标准来源以验证其准确性。 任何

与活度测量相关的不确定因素都将在整个剂量测量分析中

扩大［４０］ 。
治疗性放射性药物通常是单光子发射体，其时间依赖性

活度或活度浓度可以通过连续平面 γ 相机成像（即共轭视图

法［４１］ ）、ＳＰＥＣＴ ／ ＣＴ［４２］ 或平面与 ＳＰＥＣＴ ／ ＣＴ 显像的组合（混
合方法［４２］ ）来测量。 在校正准直器⁃探测器响应、散射、衰减

和部分体积效应后，重建断层图像中每个体素的计数率与局

部活度浓度成正比。 体素（ ｖｏｘｅｌ）的校正计数率（ ｃｏｒｒｅｃｔｅｄ
ｃｏｕｎｔ ｒａｔｅ， ｃｐｓ） 除以测量的系统校准因子 ［（ ｃｐｓ ／ ｖｏｘｅｌ） ／
（ｋＢｑ ／ ｍｌ）］，得到活度浓度：

ＳＰＥＣＴ 活度浓度（ｋＢｑ ／ ｍｌ）＝
校正计数率 ／ 体素
系统校准因子

方程 １………………

ＳＰＥＣＴ ／ ＣＴ 显像相对耗时（每个床位 １５～３０ ｍｉｎ）。 一种

实用的替代方案是 ＳＰＥＣＴ ／平面显像，在同一时间点获得

ＳＰＥＣＴ ／ ＣＴ 和平面扫描图像，在其余时间点只获得更快速的

平面扫描图像（图 ３） ［４２］ 。 多平面扫描提供了源区域时间⁃活
度曲线的形状（即动力学），而单个 ＳＰＥＣＴ ／ ＣＴ 提供了（更准

确的）活性的点估计。 同时进行平面扫描和 ＳＰＥＣＴ ／ ＣＴ 扫

描，通过比较得到 ＳＰＥＣＴ ／ ＣＴ 与平面扫描的比例因子。
除了极少数例外［１０］ ，定量 ＰＥＴ 比定量 ＳＰＥＣＴ 更加成

熟。发射正电子的放射性核素不用于ＲＰＴ，但正电子发射核

图 ３　 基于 ＳＰＥＣＴ ／ 平面扫描混合显像的时间⁃活度数据测

量。％ＩＤ 为百分注射剂量率；ｃｐｍ 为每分钟衰变次数

素标记的替代物可用于提供治疗性放射性药物的时间⁃活度

数据［４３］ ，如１２４ Ｉ ／ １３１ Ｉ （ＰＥＴ ／治疗性放射性核素）在转移性甲状

腺癌治疗中的应用。 ＰＥＴ 核素和治疗性放射性核素必须在

物理半衰期方面很好地匹配，以便在足够长的时间内进行连

续 ＰＥＴ 扫描，从而对治疗性放射性核素的时间⁃活度数据进

行可靠的估计。１２４ Ｉ（物理半衰期为 ４．１８ ｄ）和１３１ Ｉ（物理半衰期

为 ８．０４ ｄ）满足这一标准。 相比之下，６８Ｇａ⁃ＤＯＴＡＴＡＴＥ 的物

理半衰期太短（６７．７ ｍｉｎ），无法估计１７７ Ｌｕ⁃ＤＯＴＡＴＡＴＥ（物理

半衰期，６．６５ ｄ）的后期组织活度。
具有良好动力学特征的放射性药物在患者间的变异性

很少，人群平均正常器官的时间⁃活度曲线可通过图像衍生

的、被在合理选择的单个时间点测量的患者特异性的器官活

度来缩放［４４⁃４５］ 。 该方法的效用已在９０Ｙ⁃ＤＯＴＡ⁃酪氨酸 ３⁃奥曲

肽 （ Ｔｙｒ３⁃ｏｃｔｒｅｏｔｉｄｅ， ＴＯＣ ） ［４６］ 和１７７ Ｌｕ⁃ＤＯＴＡＴＡＴＥ ／ ＤＯＴＡ⁃
ＴＯＣ［４７］肾脏剂量测量中得到证实。 使用单时间点成像设计

ＲＰＴ 的可靠性需要进一步验证，并且可能不太适用于肿瘤。
造血骨髓对放射性敏感，通常对 ＲＰＴ 有剂量限制［４８］ 。

由于红骨髓分布广泛且活度浓度存在区域差异，因此对红骨

髓的活度进行剂量测定尤其具有挑战性。 一种实用的方法

是在闪烁孔计数器中计数外周血的称重样本，对于不定位于
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血液或骨髓细胞的放射性药物，在平衡状态时血浆中的活度

浓度估计等于红骨髓细胞外液（约占骨髓体积的 ２０％）中的

活度浓度［４９⁃５０］ 。 另一种方法是通过椎体的闪烁成像来估计

红骨髓中的活度浓度［５１⁃５２］ 。
全身清除动力学可以在放射性药物给药后不久、患者第

１ 次给药后排泄之前，通过连续共轭视图全身扫描或基于探

针的计数来测定。 全身的初始净值（减去背景值）几何均数

或探针计数率相当于给药活度的 １００％。 随后每个时间点的

值归一化为 １００％计数率值，可得出全身活度（以其占给药活

度的百分比表示）。
四、吸收剂量的计算

计算吸收剂量需要估计源区域的时间积分活度系数，以
活度 ／活度浓度或剂量率 ＡＵＣ 计算。 这些数据可以用数学

函数（通常是指数和）来拟合，并解析积分到无穷；或可使用

数值方法（如梯形积分）积分到最后 １ 个测量点，并对末端趋

势提供额外的信息。 操作上，末端信息可对应于最后 ２ 次测

量得到的物理衰减或表观间隙。 尽管建议给药后最后 １ 次测

量的时间不应早于放射性核素物理半衰期的 ２ 倍［５３］，但对于

半衰期相对较长的放射性核素［如１３１ Ｉ （８．０ ｄ）和１７７Ｌｕ （６．７ ｄ）］
很少这样做。 ＡＵＣ 也可以通过分区建模推导出来［５４］ 。

计算内源放射性核素的吸收剂量有 ３ 种方法：基于剂量

因子的计算［如医用内照射剂量（ｍｅｄｉｃａｌ ｉｎｔｅｒｎａｌ ｒａｄｉａｔｉｏｎ
ｄｏｓｅ， ＭＩＲＤ）形式 ］、剂量点核卷积、蒙特卡罗（Ｍｏｎｔｅ Ｃａｒｌｏ，
ＭＣ）辐射传输模拟［５５］ 。

在器官水平、时间非依赖的 ＭＩＲＤ 模式中［５６］ ，吸收剂量

系数 ｄ（ ｒＴ， ＴＤ）（ｍＧｙ ／ ＭＢｑ）被定义为：在一段时间内 ＴＤ 照

射的目标区域 ｒＴ 的吸收剂量 （ｍＧｙ） 归一化为给药活度

（ＭＢｑ）：
ｄ（ ｒＴ，ＴＤ）＝ ∑ｒｓã（ ｒＳ， ＴＤ）Ｓ（ ｒＴ←ｒＳ） 方程 ２………………………

这里，ã（ ｒＳ ， ＴＤ）为时间积分活度系数，Ｓ（ ｒＴ←ｒＳ）称为

Ｓ 值（或 Ｓ 系数），即源区域 ｒＳ 中单位时间积分活度对 ｒＴ 的

吸收剂量。 从新生儿到成年男性和女性的几个参考解剖模

型中，大量的放射性核素和源区域⁃靶区域对的 Ｓ 值已被列成表

格［５７］。 肿瘤的自照射剂量因子可用单位密度球模型表示［５８⁃５９］。
目前已开发了几个器官水平剂量测量的计算机程序，包括

ＯＬＩＮＤＡ（由美国食品与药品监督管理局批准）［５８］、ＭＩＲＤＯＳＥ
（ＯＬＩＮＤＡ 的前身）［６０］、ＩＤＡＣ⁃Ｄｏｓｅ ２．１［６１］和ＭＩＲＤｃａｌｃ［５９］，后两者

是可以免费获取的。
亚器官和亚肿瘤剂量测量或体素水平的剂量测量可以

通过 ＭＣ 辐射传输模拟［６２⁃６３］ 、剂量点核卷积［６４⁃６５］ 或体素 Ｓ
值［６６］进行测定。 ＭＣ 辐射传输模拟的优点是适用于非均匀

介质、复杂的三维几何形状以及未达到带电粒子平衡的情况

（如组织交界处）。 ＭＣ 的一个早期缺陷是计算量大，但随着

技术进步其已变得越来越实用。 剂量点核卷积也适用于非

均匀介质，通过对水当量介质应用相对简单的乘法比例因

子，得到与 ＭＣ 接近的结果并减少了计算量。
已经开发的软件工具 ＭＩＲＤｃｅｌｌ，其 ＭＩＲＤ 模式适用于细

胞及亚细胞剂量测定［６７］ 。 这个可免费下载的软件使用细胞

Ｓ 值［６８］对分离细胞和细胞集合的细胞及亚细胞区室（即细胞

膜、细胞质和细胞核建模为同心单位密度球体）的辐射剂量

进行模拟。 该软件还模拟了标记与未标记细胞群的反应，作

为放射性标记细胞比例函数。
五、剂量估算的不确定性

放射性药物剂量测定的不确定性来源包括：给药活度的

测定、器官和肿瘤体积或质量的测定、时间依赖性活度分布

的测量、时间积分活度的估计、活度 ／时间积分活度和解剖数

据到剂量率 ／吸收剂量的转换。 欧洲核医学协会已经发布了

ＲＰＴ 吸收剂量计算的不确定性分析指南［６９］ 。 ＲＰＴ 中的误差

传播导致主要器官吸收剂量估计的净不确定度为 １０％ ～
１５％，而小病变的吸收剂量估计的净不确定度更高。 对于确

定和减少 ＳＰＥＣＴ ／ ＣＴ 活度定量中不确定性的方法和措施已

经进行了回顾［７０］ 。 在多中心试验中，需要协调校准程序、采
集方案和重建技术，以达到获取可靠的剂量⁃反应数据所需

的精度。
六、生物效应建模

除吸收剂量外，其他因素也会影响 ＲＰＴ 的结果。 历史

上，线性二次模型常被用于描述正常组织和肿瘤对辐射的反

应［７１⁃７２］ ：
ＳＦ＝ ｅ（－αＤ＋Ｇ（Ｔ）βＤ２） 方程 ３…………………………………………

其中 ＳＦ 为存活分数（即未发生生殖失败的受辐照细胞

的比例），Ｄ 为吸收剂量（Ｇｙ），α 为线性敏感系数（Ｇｙ－１），β
为二次敏感系数（Ｇｙ－２），Ｇ（Ｔ）是一个修饰成分，在放射性药

物治疗中取决于剂量率曲线和修复的时间常数［７３］ 。
剂量率或组分大小的差异会引起生物反应的调节，由此

产生了生物有效剂量的概念［７１，７４］ 。 生物有效剂量是指在以

无限低剂量率的数学极限下传递的，预计会引起某些生物效

应的吸收剂量。 等效剂量（ｅｑｕｉｅｆｆｅｃｔｉｖｅ ｄｏｓｅ， ＥＱＤＸ；单位为

Ｇｙ） 与生物有效剂 量 一 样， 取 决 于 α ／ β 比 值， 常 写 为

ＥＱＤＸα ／ β
［７５］ 。 通常以 Ｘ＝ ２ Ｇｙ（常用于传统分级的 ＸＲＴ）作

为参考剂量得到 ＥＱＤ２α ／ β，则生物有效剂量可以表示为

ＥＱＤ０α ／ β（即 ０ Ｇｙ 每分数的参考剂量，对应于比例或剂量率

无限低条件下进行的放射治疗）。
由于剂量分布在空间上不均匀，肿瘤的治疗反应和正常

组织的毒性可能与平均吸收剂量无关。 等效均匀剂量是吸

收剂量的单一值，其在均匀分布条件下可获得与非均匀分布

相同的总生存分数［７６⁃７７］ 。 等效均匀剂量已被表述为“等效均

匀生物有效剂量” ［７７］ 。 一些研究表明，等效均匀剂量的反应

相关性优于肿瘤平均吸收剂量的反应相关性［７８⁃８０］ 。
七、α 粒子发射体的 ＲＰＴ
高 ＬＥＴ 辐射的放射生物学优势包括：强电离密度可沿粒

子轨迹产生难以修复的 ＤＮＡ 损伤以及对剂量率和局部氧含

量的依赖性弱［８１］ 。 除了高 ＬＥＴ 的放射生物学优势外，α 粒

子的辐射路径短（４０ ～ ９０ μｍ），可进行高度局限地剂量传

递［８２］ ，对于超出其辐射范围的关键器官区域，有益的正常组

织将得以保留（如骨表面镭沉积时的骨髓干细胞）。 其他

ＬＥＴ 辐射包括某些放射性核素发出的俄歇电子，但俄歇电子

发射的高 ＬＥＴ 效应仅为纳米级，目前尚无临床意义［８３］ 。
已用于临床试验发射 α 粒子的放射性核素包括２１３Ｂｉ［８４⁃８５］ 、

２１１Ａｔ［８６⁃８７］ 、２１２ Ｐｂ［８８］ 、２２３ Ｒａ［８９］ 、２２５ Ａｃ［９０⁃９１］ 和２２７ Ｔｈ［９２］ ，见表 １。
这些放射性核素可以分为发射单个 α 粒子的核素（ ２１３Ｂｉ，２１１Ａｔ
和２１２Ｐｂ）和经历多次衰变发射 ４ 个（２２３Ｒａ 和２２５Ａｃ）或 ５ 个（２２７Ｔｈ）
α 粒子的核素。
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２１３Ｂｉ 的半衰期短（４６ ｍｉｎ），且没有发射 α 粒子的子代核

素，这使其能给予相对较高的成像（４４０ ｋｅＶ γ 射线）活度（约
３７ ＭＢｑ） ［８４］ 。２１１Ａｔ 的半衰期较长（７．２ ｈ），能发射特有的 Ｘ 射

线（７７～９２ ｋｅＶ），适用于定量成像［９３］ 。２１２Ｐｂ（半衰期 １０．６ ｈ）
通过发射 β 粒子衰变，但其子代核素平均通过２１２ Ｂｉ（３６％）
或２１２Ｐｏ（６４％）发射 １ 个 α 粒子［９４⁃９５］ 。２１２ Ｐｂ 有 ２ 个缺点：首
先，其子代核素２０８Ｔｌ 会发射出非常高能的 γ 射线（２．６ ＭｅＶ；
３６％），使辐射防护复杂化；其次，大约 ４０％的２１２Ｐｂ 的 β 跃迁

伴随着内转换造成的核去激发化，产生俄歇电子级联和电荷

中和效应，导致分子断裂并释放２１２Ｂｉ［９４⁃９５］ 。 然而，２１２Ｐｂ 的优

势在于其与２０３Ｐｂ（半衰期为 ５２ ｈ）形成诊疗配对，用于成像

（２７９ ｋｅｖ γ 射线）以及患者筛选和剂量测量［９６⁃９７］ 。
２２３Ｒａ、２２５Ａｃ 或２２７Ｔｈ 的成像在准确的活度量化方面存在

挑战。 与使用 ＭＢｑ ／ ｋｇ 活度的２１３Ｂｉ 和使用 ＧＢｑ 活度的１７７Ｌｕ
相比，这些放射性核素的半衰期长并且有多个发射 α 粒子的

子代，因此涉及这些核素的试验只能使用 ｋＢｑ ／ ｋｇ 活度。 由

此，得到的低计数图像是有噪声的。 另一个挑战是确定与放

射性药物分离的放射性子代核素的结果，因为 α 粒子衰变会

产生很高的核反冲能量（１００ ｋｅＶ）从而破坏化学键，所以放

射性子代可能会从母核衰变的部位转移，就像血液中２２５ Ａｃ
衰变后，Ｂｉ 会转运到肾脏一样［９８］ 。 虽然目前的 γ 照相机无

法对许多发射 α 粒子的放射性核素进行成像，但提高能量分

辨率的扫描仪可以区分来自多个子代的成像信号［９９］ 。
Ｘｏｆｉｇｏ 是首个也是迄今唯一 １ 个获得美国食品和药品监

督管理局批准的发射 α 粒子的放射性药物，用于治疗未发生内

脏转移的去势抵抗性前列腺癌骨转移患者。 欧洲和美国的初步

研究包括成像和剂量测量，但目前的方案中不需要这样做。 低

给药活度的２２３Ｒａ （每次治疗剂量为按照体质量 ５５ ｋＢｑ ／ ｋｇ）会产

生噪声图像［１００］且骨病灶通常成像不明显，需要进行９９Ｔｃｍ ⁃二
膦酸盐或１８Ｆ⁃氟化物骨显像才能明确识别。 部分容积效应进

一步降低了病灶的对比度，即使骨病灶的摄取稳定，病灶质

量信息的缺乏仍会导致剂量估算的准确性存在问题。
由于 α 粒子辐射路径短，比 γ 照相机像素尺寸小 ２ 个数

量级，因此 α 粒子发射体在成像方面具有挑战性。 即使发射

α 粒子的放射性核素能够通过 γ 照相机提供生物分布数

据［１００］ ，但剂量分布的亚体素微观不均匀性可能会产生不同

的生物效应，这些生物效应取决于药物与肿瘤细胞或正常组

织结构的关联。 除了具有活组织检查（简称活检）或手术样

本的有限病例外，目前无法获得患者体内的放射源的微分

布［１０１］ 。 一种可能是通过放射自显影方法从荷瘤动物的临床

前研究中推断出这一信息。 使用 α 粒子 ＭＣ 编码、数字化组

织学图像和放射生物学建模，可以推导出细胞存活分

数［６７，１０２⁃１０３］ 。
目前，人们对发射 α 粒子的 ＲＰＴ 十分关注，部分原因是

一些宏观疾病患者治疗后的临床反应显著，且这些患者通常

接受过发射 β 粒子的 ＲＰＴ 但临床反应有限［２１⁃２２，１０４］ 。 单独从

剂量测量的角度来看，α 粒子的辐射范围有限（几个细胞直

径），其最佳靶区大小预计为亚毫米级。 此外，宏观疾病中不

均匀的放射性药物摄取预计会造成十分严重的不良影响。

综上所述，发射 α 粒子的 ＲＰＴ 最适用于辅助或新辅助治疗，
特别是针对亚临床微观疾病。 α⁃ＲＰＴ 治疗宏观疾病的临床

效果无法预估，可能与免疫或体外因素有关，也可能与扩散

发射的 α 粒子的子代核素导致的吸收剂量有关。 尽管我们

对相关生物学机制缺乏了解，但 α⁃ＲＰＴ 的临床应用正在加

速。 然而，除非经过严格的剂量测量分析，否则将无法实现

其全部潜力［１０５］ 。 这是一个值得谨慎探索的领域，因为仍有

许多未知因素。
八、未来展望

ＲＰＴ 已成为一种主要的新治疗方式，最近批准的 Ｌｕｔａｔｈｅｒａ，
１７７Ｌｕ⁃ｖｉｐｉｖｏｔｉｄｅ ｔｅｔｒａｘｅｔａｎ （Ｐｌｕｖｉｃｔｏ；Ｎｏｖａｒｔｉｓ）和 Ｘｏｆｉｇｏ 以及预

期会随之而来的新药物都推动了 ＲＰＴ 的发展。 目前，虽然

需要专门的软件和技术支持以及治疗机构和患者的大量时

间投入，但临床上已经能够实现 ＲＰＴ 的精确三维剂量测量。
虽然现有的剂量⁃反应数据仍然很少，但数据表明患者特异

性剂量测量可以促进毒性最小化、疗效最大化，进而完善

ＲＰＴ。 然而，我们仍需获得更多的剂量⁃反应数据，并将其继

续作为未来研究的重点。 构建基于肿瘤剂量的处方具有挑

战性，因为存在一些靶点表型多样或者太小而无法成像的情

况。 治疗大量宏观疾病的 ＲＰＴ 可能是逐渐过渡的，未来 ＲＰＴ
作为联合治疗的一部分，补充 ＸＲＴ 作为辅助可能会更好地

治疗这类型的疾病。 ＲＰＴ 也可以选择性地靶向并治疗无法

成像的亚临床微观疾病。
实用剂量测量正在快速发展并跨过了早期障碍。 新的

成像硬件最近也被引入：具有更高能量分辨率的固体探测技

术的 γ 照相机和 ＳＰＥＣＴ 扫描仪、具有全环探测几何结构的

ＳＰＥＣＴ 扫描仪（使全身 ＳＰＥＣＴ 扫描更快更可行）和全身 ＰＥＴ
扫描仪（允许全身动态显像、使用比目前低很多的给药活度

进行可靠显像）。 商业软件的进步以及促进临床应用的工具

获得监管机构批准，将为跨中心的方法标准化提供新的机

会。 ＡＩ 辅助的工作流程也正在开发中，这种工作流程可能会

减少剂量测量时间和工作量，并促进标准化。
ＲＰＴ 的剂量测量仍是一项正在进行中的工作。 专业领

域将继续改进剂量测量方法，引入新型放射性药物，研究联

合疗法，并阐明如患者对辐射损伤的特异性易感性、与免疫

系统的相互作用和辐射的远隔效应等问题。 必须继续开展

剂量测量标准化、验证剂量测量及简化剂量测量过程的工

作，尤其是需要确定单时间点成像是否能提供足够的剂量测

量准确度。 一方面要将复杂性最小化、产出最大化；另一方

面要优化个体患者的治疗，这两方面都需要进行考虑和协调。
随着该领域的扩展，这一点尤其重要———最近批准的１７７ Ｌｕ⁃
ＰＳＭＡ⁃６１７ 疗法将对患者负荷产生重要影响，并且可能会有

越来越多的放射性治疗药物可用。 剂量测量不仅仅是一个

学术测验，我们需要证明其对 ＲＰＴ 的临床结果有显著的影

响。 最终，实现这一目标的唯一可接受的方式是通过多中心

随机对照临床试验，比较基于剂量测量的处方和基于“一刀

切”活度的处方。
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