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第1章 緒 論

1.1 はじめに

1895年にレントゲンによってⅩ線が発見された直後から,放射線は医療分野におい

て画像診断や放射線治療等に幅広く利用されてきた(1).近年の技術進歩やコンピュー

タの発達に伴って,画像診断においてはⅩ線CTをはじめとするディジタル画像技術

が開発され,診断技術が飛躍的に進歩している.と放射線治療においてはラジウムやコ

バルト60などのγ線のほか,リニアックなどの電子加速装置の発達により高エネルギ

ー放射線が一般的に利用可能となった.またコンピュータを用いて照射範囲および照

射線量率を制御する原体照射法が開発されるなど,現在の医療において放射線は不可

欠なものになっている.

しかし一方,放射線は人体にとって有害でもある.放射線照射による身体的および

遺伝的障害を最小に抑え,かつ医学的利益を最大限に引き出す｢最適化｣の探求が放

射線医療における長年の研究課題となっている.放射線診断における｢最適化｣は,

より少ない放射線量を用いて,より診断価値の高いⅩ線画像情報を提供することにあ

る.放射線治療においては,いかにして病巣細胞の破壊と周囲健常組織の保護･温存

を両立させることができるかが,｢最適化｣の最大目標である･

これら放射線医療の｢最適化｣を探求する上で,人体に照射される放射線の物理特

性や放射線量を正確に評価することが,最も基本となる.何故なら,放射線診断にお

いては,診断能に直接的に関与するⅩ線写真の画質および患者の被曝線量は,主に照

射されたⅩ線束の物理特性に依存し,放射線治療においては,人体患部に投与する放

射線吸収線量の精度が治療の成否に直接つながるためである･

放射線の物理特性や放射線量の測定･評価には電離箱検出器や半導体検出器をはじ

めとする種々の測定装置および測定技術が応用されている･しかし測定対象とする放

射線の物理的性質や線量によっては,測定が不可能な場合もある･例えば,人体内の

吸収線量を1次線成分と散乱線成分に分離することができれば,吸収線量の高精度評

価に非常に有用であるが,実際にこれらを分離して測定･検出することは物理的に不

可能である.また,測定が物理的に可能であっても,放射線と検出器との相互作用な

どの特性により,測定装置から直接出力されるデータだけでは正確に評価できない場

合もある.通常,物質内における吸収線量の測定には電離箱検出器が用いられるが,

測定装置から直接出力される値は電離箱空洞内の気体の電離量である･電離量から吸

収線量を求めるためには,測定点･における放射線の物理特性(この場合,2次電子ス

ペクトル)に対応した変換係数を乗じる必要かある･しかし,測定点における2次電

子スペクトルそのものを測定する方法はなく,実際には計算による推定データに対応

1
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させた変換係数が使用されている.

このように放射線の測定･評価法は,測定装置および測定技術の発展はあるものの,

まだ全て確立されているわけではなく,多くの問題･課題が残されている.

1.2 放射線分野におけるモンテカルロシミュレーションの役割

上述のような実測定が非常に困難な問題に対し,モンテカルロシミュレーションを

利用して解決法を見出すことは非常に有効な手段となる.

モンテカルロシミュレーションは乱数を利用して種々の確率現象をシミュレートす

る確率論的数値実験法である.乱数を用いることから賭博で有名な都市モンテカルロ

の名をとって｢モンテカルロシミュレーション｣と命名された(2).

現在,モンテカルロシミュレーションの対象は,主に複数の確率的要素を含んだ事

象であり,電気,ガス,水道などのライフラインの信頼性評価や交通システムの予測

をはじめとした工学分野のみならず,さまざまな分野に応用されている(2)

放射線分野におけるモンテカルロシミュレーションは,1950年代から放射線の物質

透過計算に利用する提案がみられ(3),近年のコンピュータの急速な発達に伴い脚光を

浴びている.

放射線と物質との相互作用は,ある確率分布に従ってランダムに起こる現象である･

あるエネルギーを持ったガンマ線もしくはⅩ線光子が物質に入射した場合を考えると

その物質透過率月は入射光子エネルギーに対する物質の線減弱係数〃および物質厚と

を用いて理論的に月=e軍(-〃J)で計算できる･例えば,透過率が50%であるとき,
1000個の光子が入射すれば約500個は透過することは分かる･しかし,ある特定の1

光子がこの物質を透過するかどうかは,このような決定論的計算法では決めることが

できない.モンテカルロ法ではこの場合,線減弱係数の関数で表される光子の物質中

における自由行路長の確率分布に従う乱数上(エ=-J〃(r/〟),rは区間[0,1]の一様乱数)
をサンプルして,物質厚Jとの比較から,この光子が物質を透過するのか,もしくは

物質中のどこまで進むのかを決定する･同様にして,次にどの種類の相互作用が起こ

るのか?散乱角度は何度なのか?な.ど,次々に起こる光子と物質との相互作用の結

果を,それぞれの現象の起こる確率分布に従う.乱数をサンプリングすることにより決

定しながら,光子の物質中での行跡を数値を使って辿ることができる･これを照射条

件に合わせて光子エネルギー,入射点などを変えて,多数回も繰り返すことにより,

実際の放射線照射で起こる物理現象をコンピュータ上で再現することができる･

モンテカルロシミュレーションでは,任意の位置に理想的な検出器(カウンタ)を

自由に設定できるので,実際の照射では測定が不可能な物理量をも予測することが可

能であり,非常に有用な解析方法となる･

2
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国際放射線防護委員会(InternationalCommission on RadiologicalProtection;

ICRP)(=が採用している線量当量換算係数(照射線量【c/kg],空気吸収線量[Gy],

粒子フルエンス[cm椚2】などから実効線量当量[Sv]への換算係数)は,人体組織を模し

たICRU(InternationalCommissiononRadiationUnitsandmeasurements)球(5)

に種々のエネルギーを持った光子および中性子線が照射された場合を想定し,モンテ

カルロシミュレーションによって算出された数値である.その他にも放射線医療に関

してモンテカルロ法を利用した様々な解析･研究が報告されている(机~(11)など,放射

線分野においてモンテカルロシミュレーション技術は不可欠なものとなっている.

1.3 診断領域X線スペクトル測定の現状と問題点

画像診断に用いられる診断用Ⅹ線の物理特性,特に線束を構成する光子のエネルギ

ー分布すなわちⅩ線スペクトルは,Ⅹ線画像形成の解析や放射線被曝線量の評価など

Ⅹ線診断の最適化を探求する上で欠かせない基礎データである.

X線管内で印加電圧により加速された電子が陽極に衝突し,ターゲット物質の原子

核近傍を通過する時,その原子核の持つクーロン場により電子は急激に減速され,そ

のエネルギーの一部が制動Ⅹ線として放射される.このようにして発生したⅩ線は,

ターゲット物質による自己吸収,Ⅹ線管容器による吸収などを経てⅩ線管から放射さ

れる.X線管から射出し利用されるⅩ線束は,連続スペクトルを持つ制動Ⅹ線に加え

て,ターゲット物質による自己吸収に付随して発生する特性Ⅹ線を含む複雑なエネル

ギースペクトルを持つ.

X線スペクトルは,結晶回折を利用した測定法,減弱曲線から逆算する方法,検出

器にNaIシンチレ一夕を用いる測定法などにより求められていたが,いずれも精度お

よびエネルギー分解能が悪く,実用的な測定法とはならなかった(12).1970年代に入っ

て,エネルギー分解能が良いGe-Liドリフト型半導体検出器やSi-Liドリフト型半導

体検出器を用いたⅩ線スペクトル測定が行われるようになった.最近ではさらにエネ

ルギー分解能が良い高純度Ge半導体や,冷却が不必要で取扱いが簡便なCdTb半導体

などが利用されるようになった.結晶回折法,NaIシンチレ一夕を用いて測定された

Ⅹ線スペクトル(13),および最近の高純度Ge半導体検出器を用いて測定されたⅩ線ス

ペクトル(‖)をFig.1.1(結晶回折法),Fig･1･2(NaIシンチレ一夕),Fig･1･3(高純度Ge

半導体)に例示する.

現在は主に,エネルギー分解能の優れた高純度Ge半導体検出器やCdZnTb半導体

検出器によるⅩ線スペクトル測定が行われている･しかし,これらの測定装置から得

られるスペクトル分布は,Ⅹ線光子に対する検出器のエネルギー吸収特性などに依存

して,検出器に入射する真のⅩ線スペクトルとは異なった歪んだ形状となることが知

3
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Fig.1.1結晶回折法で測定されたⅩ線スペクトル(13)
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Fig.1.3 高純度Ge半導体検出器を用いて測定されたⅩ繚スペクトル(川
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られている.

X線画像形成の解析や放射線被曝線量の評価の基本データとして用いる場合のⅩ線

スペクトルは,検出器から出力される歪んだ形状のスペクトルではなく,検出器に入

射する真のⅩ線スペクトルでなければならない.従って,検出器に入射する真のⅩ線

スペクトルを得るには,これら半導体検出器から出力されたスペクトルデータに適切

な補正を施す必要がある.しかし,その補正法はまだ一般化されていない.

半導体検出器で測定されたⅩ線スペクトルの補正法を確立するためには,半導体検

出器で得られるスペクトルと真のⅩ線スペクトルとの差異が生じるメカニズムを解明

し,そのメカニズムに基づいた補正方法を考案する必要がある.

1.4 放射線治療における投与線量の測定･計算の現状と問題点

放射線治療は,コバルト60γ線やリニアック(電子直線加速器)高エネルギーⅩ線

などを用い,癌などの悪性腫瘍に大量の放射線を照射してそれらの細胞を死滅させる

治療法である.このとき同時に腫瘍周囲に隣接している健常組織をいかに温存させる

ことができるかが,治療の成否につながる.

理想的には腫瘍細胞だけに放射線を当て,周囲健常組織には放射線が当たらないよ

うな方法で照射すれば良いが,実際には腫瘍周辺部では腫瘍細胞と健常細胞が混在し

ており,いかに優れた照射方法をもってしても,一部の健常組織には腫瘍細胞とほぼ

同じ放射線量が照射されてしまう.しかし,細胞の種類によって放射線感受性(放射

線の影響の受け易さ)に差が存在し,一般に腫瘍細胞の方が健常細胞よりも放射線感

受性が高い(15)ことが分かっている.放射線治療はこの感受性の差をうまく利用した癌

治療法とも言える.

放射線量と細胞群の死滅率の関係は,一般にシグモイド曲線を描く.Fig.1.4は放射

線治療において投与線量に対する腫瘍の制御率と健常組織の障害発生率の理想的な線

量一効果関係を示したものである(16).放射線感受性の違いにより,腫瘍制御率(腫瘍1努;

細胞の死滅率)曲線が健常組織損傷率(健常細胞の死滅率)曲線よりも低い吸収線量

領域に位置している.今,60Gy*の吸収線量に対する腫瘍制御率を80%とし,同じ吸

収線量に対する健常組織の障害発生率を10%とする･もし,60Gy照射したはずの吸

収線量が実際には5%低い57Gyであった場合,健常組織障害発生率はほぼ0%とな

るが,腫瘍制御率も55%に低下してしまう･逆に,実際の吸収線量が5%高い63Gy

であった場合,腫瘍制御率は95%以上と大きくなるが,同時に健常組織障害発生率も

35%と非常に高くなって,治療成功率は低下することになる.この例では,放射線治

療の成功率は60Gyをピークとした山型の分布を示すことになる･

*Gy:吸収線量の単位(1Gy=1J/kg)
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したがって放射線治療では患者への投与線量の正確さ,照射精度が厳しく要求され

る.ICRUは放射線治療において標的容積への吸収線量の不確定度が±5%以下にな

るよう精度管理が必要であると勧告している(17)
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≡
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)
焉
･
く

Idealized Dose-Response Curves

Fig.1.4 放射線治療における理想的な線量一効果関係(16)
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放射線治療計画における患者体内の吸収線量算出方法の流れをFig.1.5に示す･

①基本データの測定
PercentageDepthDose

Tissue-Maximumratio

Outputfhctor

OffCenterratio

など

基準点吸収線量の絶対測定

直方体水ファントム中で

校正された電離箱線量計を用いて測定

電離iから吸収線iへ変換計算

②患者データの取得
X線写真

X線CT
九4RI

その他の所見

照射方法の決定

腫瘍の深度d

照射野サイズA

など

水ファントム中で照射野サイズAに対する深度dの

点における吸収線量を基本データを用いて計算

(吸収線量の基本計算)

③水ファントムを患者人体に置き換えた場合の
吸収線1計井(不均質補正など)

線源 線源

水フ
1

二･ d

A

アントム
n

A

人体

/ ＼

Fig.1.5 患者体内の吸収線量計算の流れ
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①人体軟部組織と放射線の散乱･吸収がほぼ等価な直方体の水(以下､水ファントム

と記す)中における線量計算基本データ(Percentagedepthdose,Tissue-maXimum

ratio,Outputfactor,0ffcenterratioなど(14))および基準点(14)(通常,10×10cm

照射野で最大線量となる深度の線束中心軸上の点)め吸収線量の絶対測定

②Ⅹ線CTなどによる患者人体データの取得

③水ファントムを人体に置き換えた場合の補正計算

の各段階でそれぞれ誤差要因が存在する.さらに放射線治療計画に基づいて毎日行わ

れる照射の際の照射位置の再現性,照射中の患者の動きや生理的な変位などによって

も実際の患者体内吸収線量に変動が生じる.このように多種多様の誤差要因が混在す

る中で,吸収線量のトータル誤差を±5%以下に保つことは容易ではない.これを達

成するためには,個々の段階における誤差,不確定度を可能な限り小さくする必要で

あり,様々な努力がなされている(16),(18)

Fig.l.5に示した｢①基本データの測定｣のために,AAPM(AmericanAssociationof

PhysicistsinMedicine)は,放射線治療で用いられる高エネルギーX線･γ線の吸収線

量の標準測定法をプロトコル(19)の形で勧告している.日本医学放射線学会物理部会も

AAPMに準じた標準測定法(20)を出版していて,現在ではこれらの標準測定法を遵守す

ることで各医療施設において統一された施設間差のない吸収線量測定,基本データ測

定が行えるようになった.

高エネルギーX･γ線の吸収線量は,電離箱を用いた電離量の測定値からBragg

-G柑yの空洞理論(14)に基づいた計算により求められる･電離量から吸収線量への変換

計算に使用される吸収線量変換係数C}は,吸収線量標準測定に関するAAPMプロト

コルでは各エネルギーⅩ線に対して定数で与えられている.しかし吸収線量変換係数

は,測定点における2次電子スペクトルに依存する平均制限衝突質量阻止能比の因子

を含んでおり,各エネルギーⅩ線に対して一定値になるとは限らず,吸収線量を評価

する上での誤差要因となっている.より正確な吸収線量評価のためには,照射野サイ

ズ,測定点深度などを含めた照射条件に合致した平均制限質量阻止能比を吸収線量変

換係数に使用する必要がある.しかし,この間題に関する研究報告はなされていない･

照射条件等に違いによる2次電子スペクトルの変化およびそれらから算出される平均

制限衝突阻止能比の変動について早急に調査する必要がある･

放射線を照射した時の患者体内の吸収線量分布は,水ファントム内で測定された

Percentagedepthdoseなどの基本データおよびX線CTなどで得られた患者体内構

造の3次元情報を基にしてコンピュータで計算される.水ファントムを患者人体に置

き換えるための線量計算アルゴリズムはこれまでに種々報告されており,実際の放射

線治療計画用コンピュータにも搭載されて日常の治療計画に使用されている･線量計

8
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恥blel.1不均質補正計算法(21)

外部X線照射における不均質部線量補正法

第1世代 散乱の補正なし

線減弱係数法(照射野Aによらない,またはAの関数とする)

mR比法,実効SSD法(Aに依存)

等線量曲線移動法

第2世代 散乱の影響考慮,不均質部位考慮･形考慮せず

散乱補正係数法

べき乗TAR法(Bathoの方法)･GeneralizedBathoequation

密度比例尺理論(Densityscalingtheorem)

第3世代 不均質部の形を考慮,非電子平衡を考慮せず

等価TAR法(EquivalentTAR法)

微分散乱空中線量比法(dSAR法)

微小容積法(Deltavolume丘rstscatter法)

第4世代 非電子平衡を考慮

MonteCarlo法

Convolution(重畳積分)法

算アルゴリズムの中で計算精度が問題となっているのは人体内の不均質部に対する補

正法である.これまでに発表されている不均質補正計算法の一覧(21)をTablel.1に示す.

現在,日常的に使用されているのは第1世代,第2世代の計算法である.しかし,

これらの計算法では,例えば肺組織のような低密度領域を小照射野で照射した場合,

低密度領域内での線量にかなりの計算誤差が生じることが報告されている(22).現在一

部の治療計画用コンピュータに搭載されているⅩ線CT画素データを直接利用する第

3世代の計算法でも,この計算誤差を大きく改善するまでに至っていない.第4世代

のM｡nteCarl｡法はもっとも優れた不均質補正法と言われている(21).しかし,Monte

Carlo法を用いて統計誤差の少ない計算結果を得るには,膨大な数の入射光子ヒスト

リーが必要であり,多大な計算時間を要する.したがって,リアルタイム性が要求さ

れる日常の放射線治療計画にMonteCarlo法そのものを利用できるものではない･

同じ第4世代に属するConvolution法は,今後最も有力視されている不均質補正の

考え方である.しかしその具体的な補正計算アルゴリズムはまだ確立されていない･

最近,多分割コリメータを使用した原体照射法やラジオサージエリー(23)など種々の3

次元照射法が開発され実用化されているが,それらの照射法に唯一対応できる第4世

代吸収線量計算アルゴリズムの開発が遅れているのが現状である･

このような新しいConvolution法を開発するためには,その基本となる1次線光子,

散乱線光子,2次電子の空間分布データの取得方法およびそれら基本データを使った

補正計算アルゴリズムを確立する必要がある･

9
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1.5 本研究の目的と概要

本論文は,測定･評価法が完全には確立されていない診断用Ⅹ線のスペクトル分布

および放射線治療用高エネルギーⅩ･γ線の吸収線量の高精度評価法に焦点を当て,

モンテカルロシミュレーションを利用した放射線量および放射線物理特性の評価法に

関する一連の研究をまとめたものである.

本研究は

診断用Ⅹ線のスペクトル分布評価法の確立を目指し

(1)半導体検出器で測定されたⅩ線スペクトルの歪みのメカニズムを解明し,そのメ

カニズムに基づいたⅩ線スペクトルの補正法を提案する.

放射線治療における患者への投与線量の高精度評価法の確立を目指し

(2)高エネルギーγ･Ⅹ線の照射条件等の違いによる,水ファントム内における2次

電子スペクトルの変動を分析して,その変動が吸収線量変換係数の因子である平

均制限衝突質量阻止能比に及ぼす影響を明らかにする.

(3)水ファントムを患者人体に置き換える線量計算において,現在実用化されていな

い第4世代のConvolution法に属する非電子平衡を考慮した新しい線量計算ア

ルゴリズム及びそのための基本データの取得法を確立する.

ことを目的としている.

これらは放射線医療の｢最適化｣を探求する上で最も基本となる人体に照射される

放射線の物理特性･放射線量の正確な評価に直接つながるものである･

現在一般化されていない診断用Ⅹ線スペクトルの補正方法が確立されると,半導体

検出器による実測からデータ補正に至る一連のⅩ線スペクトル測定技術が確立され,

Ⅹ線画像形成の解析や放射線被曝線量の評価などⅩ線診断の最適化を探求する上で欠

かせない基礎データの高精度の測定が可能となる.

治療用Ⅹ･γ線の照射条件等の違いによる平均制限衝突質量阻止能比の変動が明ら

かになれば,それらから計算される照射条件に合致した吸収線量変換係数を使用する

ことにより,水ファントム中におけるPercentagedepthdoseなどの基本データの測

定精度を高めることが可能となる.

非電子平衡を考慮した線量計算アルゴリズムの開発･実用化は,放射線治療におけ

る患者投与線量の精度をさらに高めることができ,放射線治療成績の向上に貢献する

ことが期待できる.

本論文は本章を含め8牽から構成されている.以下にその概要を記す･

第2章では,本論文内容を理解し易くするために,一連の研究の基になっている放

射線分野でのモンテカルロシミュレーションの具体的な手法について述べる･

10
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第3章から第5章にかけて,半導体検出器によって測定された診断領域Ⅹ線スペク

トルの補正法について述べる.

まず第3章では,半導体検出器によって測定されたⅩ線スペクトルの歪みを,検出

器のⅩ線光子エネルギー吸収レスポンス特性に起因する歪みと,検出器からの出力信

号の増幅過程に代表される統計変動に起因する歪みに分類し,そのメカニズムを推論

する.そして前者はモンテカルロシミュレーションを用いて,後者はガウス分布を関

数としたフォールディング処理によってスペクトルの歪み過程を表現できることを明

らかにする.

続く第4章では,ガウス分布を関数としたフォールディング処理で表現される統計

変動による歪みに対して,同じガウス分布をレスポンス関数としたアンフォールディ

ング処理による数学的補正法を提案する.

第5章では,検出器のⅩ線光子エネルギー吸収レスポンス特性による歪みに対して,

モンテカルロシミュレーションせ用いて検出器のⅩ線光子エネルギー吸収レスポンス

特性を調べ,そのレスポンスデータを基にしたストリッビング補正法を提案する.そ

して,アンフォールディング処理とストリッビング法を組み合わせた補正処理により,

半導体検出器に入射する真のⅩ線スペクトルを得ることができることを示す.

第6章では,高エネルギーⅩ線･γ線に対する平均制限衝突質量阻止能比について

述べる.まず,モンテカルロシミュレーションを用いて,高エネルギーⅩ線および60Co

γ線を種々の照射野サイズで照射した場合の,水ファントム中の各深度において光子

と物質との相互作用で発生する2次電子のエネルギースペクトルを算出し,照射野サ

イズおよび水中深度によるスペクトルの変化を調査する.次に,得られた2次電子ス

ペクトルから,電離ガスである空気に対する水(水/空気)および電離箱線量計の壁

材に使用されるポリスチレン(ポリスチレン/空気)の平均制限衝突質量阻止能比を

計算し,吸収線量標準測定に関するAAPMプロトコルが定数で示している各エネルギ

ーⅩ線･γ線に対する値との比較を通して,照射条件等の違いによる平均制限衝突質

量阻止能比の変動を明らかにする.

第7章では,放射線治療計画において患者体内の吸収線量を正確に評価するための

計算アルゴリズムについて述べる.まず,高エネルギーⅩ線を患者人体に照射した場

合,元来吸収線量を正確に評価することが困難であった非電子平衡状態が起こる条件

およびその状況下で起こる吸収線量の急激な変化の原因を明らかにする･続いて,モ

ンテカルロシミュレーションにより標準人体組織中の微分1次線線量を算定し,その

テーブル化された数値を応用した,電子平衡が成立していない領域にも適用可能な,

より精度の高い高エネルギーⅩ線の吸収線量計算アルゴリズムを提案する･

第8章では,診断領域Ⅹ線スペクトルの補正法から高エネルギーⅩ線の吸収線量評

価に至る本研究により得られた成果と残された課題および今後の展望について述べる･
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第2章 放射線分野におけるモンテカルロシミュレーション

2.1 はじめに

放射線と物質との間で起こる相互作用はすべて量子力学的な確率分布に従っている.

放射線の物質中における振る舞いは,複数の確率的要素を含んだ事象であり,その解

析はモンテカルロシミュレーションの好対象となる.ただし,放射線と物質との相互

作用の確率密度関数は相互作用の種類それぞれに特異的であり,他分野のモンテカル

ロシミュレーションとは異なる独特の計算アルゴリズムが必要となる.

本研究の対象としている医用放射線は,百数十keV以下のエネルギー光子を主成分

とする診断用Ⅹ線および最大10MeVのエネルギー光子まで含む放射線治療用高エネ

ルギーⅩ線である.これらの放射線についてのモンテカルロ計算法は,診断用Ⅹ線の

エネルギー領域では光子と物質との間で電子対生成は起こらない,高エネルギーⅩ線

では相互作用で発生する2次電子の飛程を無視できない,などの点が異なるものの,

基本的な計算アルゴリズムは同じである.

本章では,第3章～第5章で取り扱う半導体検出器のエネルギー吸収レスポンスの

計算を前提に,モンテカルロシミュレーションの具体的な計算手法を中心に述べる.

2.2 乱数の変換技術

モンテカルロ計算で最も重要なことは,それぞれの相互作用の起こる確率分布に従

う乱数を作り出す操作である.通常｢乱数｣と呼んでいるのは一様乱数(全く前後関

係のない数字の列)である.この一様乱数から,ある確率分布に従う乱数を作り出す

変換方法として,直接法,棄却法,合成棄却法がある(l),(2)

2.2.1直接法

求める乱数xの確率密度関数(probabilitydensityfunction)をf(x)とし,その分布関

数をダ(ズ)とする.区間[0,1]の一様乱数を月′とすれば

極)=仁ル匝=月′ (ただし ピ./(ズ匝=1とする)(2･1)

をズについて解いたものが求める乱数となる(1)

2.2.2棄却法

便宜上区間[a,b]での密度関数′(ズ)の最大値を1とし,区間[0,1】の一様乱数月と,
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区間[a,b]の一様乱数y=α+(∂-α)∫(月と∫は別の一様乱数)を作る.もし./け)>月
ならば,求める乱数ズ=y とし,そうでなければ改めて月とyを作り,上記の不等

式が成立するまで続ける(1).

棄却法の場合,棄却される割合が大きいと効率が悪いことになる･しかし′(ズ)が複
雑である場合には直接法のように関数の積分という操作が入らないため便利である.

2.2.3合成棄却法

この方法は,直接法と棄却法を確率に関する加法定理で結合したものである.いま

求める乱数71が従う確率分布の度数関数(確率密度関数またはそれに任意定数を乗じ

たもの)を./←)として,′(ズ)が次式のように分解して書けるものとする.

′(ズ)=∑α′イ(ズ)･g′(ズ)(～=1,乙…,〃)
J=1

(2.2)

ここで
α`>0,0≦g′≦1である.′(ズ)は確率密度関数で!この関数に従う乱

数は,直接法等で簡単に求められるものとする.このとき,次式で表される確率ギ(f)を
用いて番号ブを選ぶ.

ア(f)=α′/∑α′
J=l

(2.3)

そしてし葎)に従う乱数乃を求め,さらに区間[0,1]の一様乱数∈をとり,ぎ<g′(り)
ならばれを採用し,そうでなければ叩を棄却して再び初めからやり直すという方法で

ある(l)

2.3 モンテカルロ計算の手順

モンテカルロ計算フローチャートの例(3)をFig.2.1に示す.これは次章で取り扱う半

導体検出器内におけるX線光子の振る舞い,エネルギー付与をシミュレートするもの

である.

主計算に入る前に､被照射体となる物質の種類,サイズ,形状を設定し,物質の光

子に対する相互作用断面積データ(4卜(8)をはじめとする計算に必要な物理情報をデータ

ファイルから入力する.被照射体に入射する光子エネルギーおよび線束サイズを設定

する.システムの座標系は被照射体の入射面中心を原点とし,Fig.2.2のように設定す

る.光子が進む方向をZ軸に対する極角♂およびXY平面上でⅩ軸に対する方位角y

の2つの因子で表現する.
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Fig.2.1半導体検出器の光子エネルギー吸収のモンテカルロシミュレーション

フローチャート(3)

FlowchartofaMonteCarlosimulationfbrenergyabsorptlOnin asemiconductor

detector(3)
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Fig.2.2 シミュレーションの座標系

Schematicdiagramillustratlngthecoordinatesystem

ofaMonteCarlosimulation.

2.3.1入射点および入射角度の決定

線束サイズが直径aの円形の場合,区間【0,1】の2個の一様乱数rノ,rフを発生させて

ズ=α×(れ-0.5)

γ=α×(㌔-0.5)
(2.4)

を求め, ズ2+γ2≦0.25×α2 ならば,この方,γを入射点座標とする.

ズ2+γ2>0.25×α2 ならば,ズ,γを棄却して,もう一度やり直す.(棄却法)

Z軸方向の入射点座標は0とする. ､

線源と被照射体表面との距離を′とすると,入射角度は

β=化椚~l

で計算できる.

〟)およびy=′α〃~仰)

2.3.2光子の自由行程長の決定

(2.5)

被照射体に入射した光子が,次にどこで相互作用を起こすか決定する.

光子の自由行程長エの確率密度関数′(エ)は,その光子エネルギー飢こ対する物質の線減弱
係数を〟(のとすると

′(⊥)=〃(g)･以p(-〟(g)･上)
で表される.この確率分布に従う乱数エは,直接法により

叫)=£ノ〟(g)t叩(-〟(鴎/匝=ト叩(-〟(g)･上)

⊥=-′〃(ry〟(g)
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で計算できる.ここでrは区間[0,1]の一様乱数である.

100keV単色エネルギー光子がゲルマニウムに入射した時の自由行程長の確率分布を,

線減弱係数を用いた(2.6)式による理論計算値(実線)と(2.8)式による乱数サンプリング

(ドット)の比較を,Fig.2.3に示す.サンプリング回数は10万回である.両者はよく

一致しており,この乱数サンプリング法が有効であることを示している.

自由行程長上を進んだ光子が次に相互作用を起こす点の座標(ズいγいZl)は,次式で計

算される.光子の最初の座標を(ズいルZ｡)とする.
ズ1=ズ0+エ･∫≠〃β･CO叩

γl=γ0+上･∫i〃β･∫7〃y

Zl=Zo+上･CO叩

(2.9)

相互作用点(ズ1,γl,Z】)が被照射体の外であれば,この光子のヒストリーは終了する･

相互作用点(ズl,γいZl)が被照射体内であれば,次のステップに進む･
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Fig.2･3100keV光子のゲルマニウム中における自由行程長の確率分布

GraphshowingtheprobabilityoffreepathlengthinGermaniumfbr

lOOkeVphoton･

2.3.3相互作用の種類の決定

自由行程長上を進んで来た光子が,次の相互作用点(ズ】,γいZl)で,どのタイプの相互
作用を起こすか,次の方法で乱数サンプリングする･

エネルギーg｡の光子に対する物質の相互作用の全断面積〃(go)は
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〃(g｡)=r(g｡)+J｡.(ノカ(g｡ト(丁肛｡′,(g｡)+方(g｡)
で計算される.ここで

γ(且｡) ‥光電効果断面積

J(て,力(且｡):干渉性散乱断面積

J′〃(.rj力(g｡)‥非干渉性散乱断面積

方(g｡) ‥電子対生成断面積
である.

区間[0,l]の一様乱数rを発生させ,

′一<嘉
ならば,光電効果

r(g｡)+J川舟(E｡)
〟(且｡)

ならば,干渉性散乱

r(g｡)+J｡.(J力(g｡)/_.ノr(g｡)+J｡､√j力(g｡)+J′〃｡､｡力(g｡)
〟(g｡) 〟(g｡)

γ(g｡)+J川力(g｡)+J血.(ノカ(g｡)

〟(g｡)

2.3.4光電効果の処理

(2.10)

ならば,非干渉性散乱

ならば,電子対生成が起こるものと決定する.

光電効果は,光子が原子の軌道電子にその全エネルギーを与えて原子外へ飛び出さ

せ,光子自身は消滅する現象である(9).光電効果に伴って特性X線の発生もしくはオ

ージェ電子の放出が起こる.光電効果の概念図をFig.2.4に示す.

Fig.2.4 光電効果の概念図(9)

Diagramtoillustratethephoto-electricefftct(9)･
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光電効果が起こった場合の処理をFig.2.5のフローチャートに示す.光子エネルギー

がK吸収端エネルギー以下(L殻以下の電子との相互作用)の場合,放出される特性

Ⅹ線エネルギーは非常に低いため,全光子エネルギーが物質中の相互作用点で吸収さ

れるものとする.

光子エネルギーがK吸収端エネルギーより大きい場合,K殻で相互作用が起こりK

特性Ⅹ線が発生する確率は鞋×ダで与えられる･ここで粘はK穀で相互作用が起

こる確率(L穀以下で相互作用が起こる確率は1一粘),ダは特性Ⅹ線が発生する蛍光

収率(オージェ電子が放出される確率は1-ダ)である.区間[0,1]の乱数を発生さ

せ鞋×ダ との比較により,この光電効果に伴ってK特性Ⅹ線が放出されるか否か

を決定する.K特性Ⅹ線が放出されない場合,全光子エネルギーが物質中に吸収され

るものとする.K特性Ⅹ線が放出される場合,Kα,Kβ特性Ⅹ線の相対放出確率月(土,

月βを用いた乱数サンプリングによりKα,Kβのどちらが放出されるか決定する･この

場合,最初の光子エネルギーと放出される特性X線エネルギーの差分が物質中に吸収

されることになる.特性X線の放出角度は全方向等確率であるので,一様乱数を用い

て決定する.

Fig.2.5 光電効果処理のフローチャート

Flowchartofthephoto-electricprocess.
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2.3.5干渉性散乱の処理

光子が核外軌道電子に吸収されてその電子を共鳴振動させ,再び光子を放出する現

象を干渉性散乱という(9).この場合,散乱前後の光子エネルギーには変化はなく,そ

の進行方向が曲げられるだけである.干渉性散乱の概念図をFig.2.6(上方)に示す.

力γ Coherentscatterlng

Incoherentscatterlng

Fig.2.6 干渉性散乱および非干渉性散乱の概念図(9)

Diagramtoillustratethecoherentscatterlngandtheincoherentscatterlng(9)･

干渉性散乱の微分断面積は次式で表される.

空吐=空也-･拙)=;ガトco∫2β)･2方∫碓だ(ズ)dβ d♂

ここで,
也‥トムソンによる微分断面積
dβ

r〃 :古典電子半径=2.818×10~13cm

FL(x):物壷mのat｡micformfactor

x :mOmentumtranSfer
=

入 :光子の波長[Å]=

･-加¢/享)
A

12.4

/‖′【斤ぐり

干渉性散乱角度のサンプリングには,以下に示す加藤の方法(10)を用いた･
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分布関数4>(x)=打推臨をあらかじめatomicfbrmfactor,Fln(x)のデータ表か
ら求めておく.区間【0,¢max]の一様乱数rJを発生して直接法によりmomentumtransfbr,

ズを決定する･このズの値から(2.12)式を利用してco∫(β)を求める.続いて区間[0,2]
の一様乱数rプを発生させ,

ち>1+co∫2β ならばこの♂を棄却して初めからやり直す.

ち≦1+co∫2β ならばこの♂を散乱角と決定する.

方位角yは等確率なので

y=2刀r【0,1]で決定する.

干渉性散乱の処理過程をFig.2.7のフローチャートに示す.

Fig.2.7干渉性散乱処理のフローチャート

FlowchartofthecoherentscatterlngPrOCeSS･
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20keV単色エネルギー光子がゲルマニウム内で干渉性散乱を起こした時の散乱角度

確率分布を,(2.11)式による理論計算値(実線)と上記方法による乱数サンプリング(ド

ット)で求めた場合の比較を,Fig.2.8に示す.サンプリング回数は10万回である.乱

数サンプリングによる散乱角分布は理論値とよく一致しており,このサンプリング方

法が有効であることを示している.

古､ミ)ミニヘ､と､､､ヾ童

0 20 40 60 80 100120140160180

∫cα〃セrわ7gα〃g/占[deg】

Fig.2.8 20keV光子のゲルマニウム内での干渉性散乱角度の確率分布

Graphshowlngangulardistributionsofcoherentscatterlng

inGermaniumfor20keVphoton.

2.3,6非干渉性散乱の処理

非干渉性散乱(コンプトン散乱)は,光子が電子に衝突しその電子に運動エネルギ

ーを与えて,光子自身はエネルギーの一部を失って散乱される現象である(9).非干渉

性散乱の概念図をFig.2.`(下方)に示す･

非干渉性散乱の微分断面積は次式で表される.

空也=空弘･∫研い

ここで
空也‥Klein_Nishinaによる微分断面積
dβ
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怒=;相)2(告+吾-∫f〃2β〕(2.14)

且0:散乱前の光子エネルギー

gノ:散乱後の光子エネルギー

Sm(x):物質mのincoherentscatteringfunction

光子の散乱角度Cは,まず(2.14)式のKlein-Nishina微分断面積に従う散乱光子エネル

ギー(散乱角度)を決定し,次にそれをincoherentscatteringfunctionで採用/棄却する

という手順で求める.Klein-Nishinaの式より散乱光子エネルギー(散乱角度)を決定

する方法として合成棄却法によるKabn法(1),(,2)を用いた.

Kahn法による非干渉性散乱処理法をFig.2.9のフローチャートに示す･

光子エネルギーを電子の静止エネルギー(∽｡C2)に対する比として表すと,(2.14)式は

次のようになる.

冨=2ポ(‡侮+‡叫2)
ここで 〟=CO∫β

α′=吉およびα=嘉
である･

g｡と且ノ(もしくはαとα')の間には次のような関係がある.

go
J- ノ,ヰ

▲_.

α

もしくは α′=

1+α(トco∫β)∪)､■n "~1+α(ト〃)

(2.15)

合成棄却法を適用するため,(2.15)式を計算に不必要な定数を取り除いて次のように

分解する(1).そして2.2.3節で述べた合成棄却法の手順に従って乱数サンプリングを

行う.

′(g)=αlノ;(g)g-(g)+α2ノ主(g)g2(g)

ここで
α

ど=-

α/

2α+1

(Jl=二~~~=
2α+9

症)=妄

(1≦g≦2α+1)

`′二=云て石

ム(ど)=
2α+1

2αど2

gl(ど)=4(三一三)g2(g)=;瞑+‡川
′(g)および′(g)に従う乱数ク.,ク2はそれぞれ次のようにして求められる･

24

(2.16)

(2.17)



第2章 モンテカルロシミュレーション

り1=1+2α･り
2α+l

り2=千丁亘哀
(2.18)

第1の乱数rl[0,1]を発生してαi(i=1,2)を決定する.第2の乱数r2[0,1]を発生して(2.18)

式によりりiを求め,それを∈に代入して(2.17)式によりgi(刀j)を計算する.そして第

3の乱数r3[0,1]とgi(りi)の比較から,刀iを採用/棄却する.

採用されたりiから散乱後の光子エネルギーg-および散乱角度♂を計算する.

散乱角度67から(2.12)式を用いてmomentumtransfbr,XおよびS(x)を求め,第4の乱

数r4[0,SI｡｡X]と5(ズ)との比較から且1および♂を採用/棄却する.

Fig.2.9 非干渉性散乱処理のフローチャート(11)

FlowchartoftheincoherentscatterlngPrOCeSS(ll)
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80keV単色エネルギー光子がゲルマニウム内で干渉性散乱を起こした時の散乱角度

確率分布の,(2.13)式を用いた理論計算値(実線)とKahn法による乱数サンプリング

(ドット)の比較を,Fig.2.10に示す.サンプリング回数は10万回である.Kahn法サンプ

リングで得られた散乱角度分布は理論計算値によく一致し,このサンプリング方法が

有効であることを示している.

･lざ宅)ミ･､(､･ご､､､づJ電

20 40 60 80 100120140160180

∫c(7JJerf〃gα〃gわ【deg]

Fig.2.10 80keV光子のゲルマニウム内での非干渉性散乱角度の確率分布

Graph showlng angulardistributions ofincoherent scatterlngin Germanium

払r80keVphoton.

散乱前後の光子エネルギーの差分が反跳電子に付与され物質内で吸収される.

散乱方位角yは等確率なので y=2刀γ[0,1]で決定する･

2.3.7電子対生成の処理

電子対生成は,光子が原子核のクーロン場の作用を受けて消滅し,陰･陽の一対の

電子が創られる現象である(9)電子対生成は,光子エネルギーが2m｡C2=1.022MeV

以上でないと起こらない.陽電子はその後,自由電子と結合して消滅し椚〃Cプ=0.511

MeVのエネルギーを持つ光子(消滅γ線)を2個,互いに正反対の方向へ放出する.

電子対生成の概念図をFig.2.11に示す.

26



第2章 モンテカルロシミュレーション

陰電子,陽電子に分けられるエネルギーの割合の乱数サンプリングは,10MeV以

下ではHoughの式,10MeV以上ではBethe-Heitlerの微分断面積を使う方法がある(1).

しかし医療で使用する高エネルギーⅩ線では,照射対象物が人体であり電子対生成が

起こる確率は極めて少ないので,陰電子(E_)と陽電子(E+)は過剰エネルギーを半分ずつ

均等に分け合うという近似法を用いて計算処理を行う.すなわち,

g一=g十=;(ヵレー2∽oC2)
(ここで,カルは電子対生成を起こした光子エネルギー)

それらが散乱される極角♂は,陰電子,陽電子ともに

βム､-=軋+=笠[rad]
とする.散乱方位角は,次式で決定する.

y′ニー_=2刀γ【0,1]y上･+=y′ニ､_+方

(2.19)

(2.20)

(2.21)

陽電子はその飛程を進み,静止した点で自由(陰)電子結合して消滅し,511keVの

エネルギーを持つ2個の光子を放出する.消滅γ線の放出方向は等方確率としてよく,

次式で決定する.

β,=灯[0,1】 β2=方-♂l

yl=2刀γ[0,1] y2=yI+方
(2.22)

Fig.2.11電子対生成の概念図(9)

DiagramtoillustratethepalrPrOduction(9)･
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2.3.8散乱後の角度計算

XYZ空間において,Z軸に対する極角Cl,XY平面上でX軸に対する方位角〆1で

進行して来た光子Vl(βいyl)が相互作用を起こし,進行方向に対して〟,進行方向と

Z軸を含む平面に対して〆の角度で散乱した時,散乱光子のⅩYZ空間での進行方向

V2(β2ル2)を次の手順で計算する.

立体三角の余弦公式を用いて

CO∫β2=CO∫βl･CO∫の+扇わβ1･∫f〃〟･CO∫¢

∫ブ〃β2=

立体三角の正弦法則により

∫加(y2-y.)=
∫f〃¢･∫f〃の

∫i〃β2

再び余弦法則によって

co∫レ2-yl)=
CO∫の-CO∫β1･CO∫β2

扇力βl･∫加β2

これらの公式より

∫ブ叩2=ぶi〃(y-+(y2-yl))

=血岬-･CO∫(y2-y】)+CO叩l･∫≠〃(y2-yl)

co叩2=CO∫‡y-+(y2-yl))

=CO珊･CO∫(y2-yl)一血判･∫f〃(y2-y-)

以上より,散乱後の角度β2ル2が決定される.

(2.25)

(2.26)

(2.27)

(2.28)

Fig.2.12シミュレーション座標系における光子進行角度の再計算を示す図(1)

Schematicdiagramillustratinganglere-Calculation(l)･
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2.3.9 カウンタの設定

モンテカルロ計算は,基本的には積算量を求めることである.積算量を求めるため

には,目的とする物理量を逐次カウントするカウンタ(検出器)を計算プログラム中

に設定する必要がある.

半導体検出器のエネルギー吸収レスポンスの取得を目的とする場合,一個の光子が

半導体検出器に入射した後,散乱線としてもしくは1次線のまま半導体結晶から射出

するまで,または結晶内で消滅するまでの間に,光子から結晶内に吸収されるエネル

ギー量を求める必要がある.光子と物質との相互作用でエネルギー付与/吸収が生じ

るのは,光電効果,非干渉性散乱過程および電子対生成であり,その処理過程に吸収

エネルギー量を積算するためのカウンタを設置する(Fig.2.1のフローチャート中の

"Scoreabsorbedenergy").

高エネルギーⅩ線の体内吸収線量分布の計測を計算目的とする場合であれば,被照

射体を細かな立方体(例えば2×2×2mm)に分割し,各立方体を光子と物質との相

互作用で発生した2次電子から付与されるエネルギー量を積算するためのカウンタと

する.

2.4 むすび

モンテカルロシミュレーションは任意の位置に理想的な検出器(カウンタ)を自由

に設定できるので,実際の照射において測定が不可能な物理量をも算出することがで

きるのが最大の特長である.このモンテカルロシミュレーションの利点を応用し,実

際の照射において被照射体内で起こっている物理現象,放射線束の状態などを推定す

ることにより,実測データの補正方法や補正に用いる補助データなどを導出すること

ができる.
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第3章 診断用X線スペクトルの歪みメカニズムの特性

3.1 はじめに

診断用X線のスペクトル分布(l)測定には,一般に高純度ゲルマニウム(High-Purity

Germanium,以下HP-Geと記す),テルル化カドミウム(CadmiumrIblluride,CdTb),

テルル化亜鉛化カドミウム(CadmiumZincTblluride,以下CdZnlもと記す)などの半

導体検出器が用いられている(2卜(5).しかし､これらの測定装置の出力Ⅹ線スペクトルは,

①検出器である半導体結晶のⅩ線光子束に対するエネルギー吸収レスポンスに起因す

る歪み(6)~朝,および,②結晶内の電荷キャリアの発生,電荷収集および信号増幅過程

における統計変動に起因する歪み(11),とにより検出器への入射Ⅹ線スペクトルとは異な

ったものとなる.

X線画像,放射線被曝線量など各種解析に利用する場合のⅩ線スペクトルデータは,

目的とする空間場における真のⅩ線スペクトルでなければならない.検出器位置におけ

る検出器の存在しない空間でのⅩ線スペクトルを求めるには,出力されたⅩ線スペクト

ルデータに適切な補正を施す必要がある.

X線スペクトルの補正方法を考えるためには,まず半導体検出器に入射したⅩ線スペ

クトルがどのようなメカニズムでどのような歪みを生じるかを解明する必要がある.本

章では,HP-GeおよびCdZnTbを用いて測定されたX線スペクトルの歪みメカニズム

を解析し,その特性について述べる.

3.2 実測X線スペクトルの歪み

プレーナ型HP-Ge半導体検出器(5),(12)の構造をFig.3.1に示す.HP-Ge結晶は円柱形

の真性半導体(i)の両端をp型およよびn型半導体とした構造となっている.p型n型

の両端は電極として数百ボルトのバイアス電圧が印加される.検出器は液体窒素(77E)

で冷却されており､真性半導体領域にキャリアは存在しない.CdZn恥半導体検出器も

基本的な構造はHP-Ge半導体検出器と同じであるが,冷却には一般にペルチェ素子が

使用されている.

半導体検出器を用いたⅩ線スペクトル測定のシステム構成と,各段階におけるスペク

トル分布の変化過程をFig.3.2に示す.

一個のⅩ線光子が検出器結晶に入射して真性半導体領域で相互作用を起こすと,付与

されたエネルギーに比例した数の電子･正孔対が生成する.電子および正孔はバイアス

電圧によって両端の電極に収集され,前置増幅器により電荷量に比例した電圧パルスと

して出力される.検出器から出力されたパルス信号は増幅過程を経て,マルチチャネル
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波高弁別器に送られ,電圧波高分布すなわちスペクトル分布として出力される.これら

の過程を通して最終的に出力されるⅩ線スペクトルと,最初の入射Ⅹ線スペクトルとの

差異(歪み)の発生メカニズムを,検出器にⅩ線光子が入射して検出器からパルス信号

が出力されるまで,および検出器より出力されたパルス信号が増幅過程を経てマルチチ

ャネル波高弁別器から出力されるまで,の2つの過程に分けて考えて行く.

用gカータ〟r砂Ger〝?α〃∫〟椚

〆α〃αrりpedeJecねr

Fig.3.1プレーナ型高純度ゲルマニウム半導体検出器の構造

Diagramillustratingaplanartypehigh-purityGermaniumsemiconductordetector.

ズニrりり〟占e

Spectraldistributions

｢1
｢T
｢

タカoJo〃e〃er幻′

Fig.3.2 半導体検出器を用いたⅩ線スペクトル測定のシステム構成

およびスペクトル分布の変化過程

DiagramillustratingameasurementsystemofX-raySPeCtra

andgraphsshowlngthedistortionprocessofaX-raySPeCtrum･
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3.2.1検出器レスポンス特性による歪み

半導体検出器のⅩ線光子入射に対するレスポンスは,次の4種類の形態に分類され

る.Fig.3.3にその模式図(13)を示す.

拙=辞

γ
-〃ニaJ γ

･〃ニ

乙し

Whokenergy Someenergy Wholeenergy

absorbed escaped escaped

Photo-peak K-eSCape Penetrate

Comptonescape Elasticescape

(a) (b) (c)

Fig.3.3 HP-Ge半導体検出器の入射光子に対するレスポンスの分類(13)

Schematicdiagramillustratlngtheclass漬edinteractionsofHP-Ge

detectortoincidentX-rayPhotons()3)･

①入射光子の全エネルギーが検出器結晶内で吸収される場合(Fig.3.3-a).

入射光子エネルギーに等しいパルスが出力され,光電ピーク(Photo-Peak)を生

じる.入射光子数に対するこのパルス数の割合がPhoto-peakefficiencyである.

② 結晶内で起こった光電効果に付随して発生するK特性Ⅹ線が結晶外へ射出する

場合(Fig.3.3-b).

入射光子エネルギーからK特性Ⅹ線のエネルギーを差し引いたエネルギーのパ

ルスが出力され,K-eSCaPepeak(Kα,Kβの2本)が生じる.入射光子数に対

するこのパルス数の割合がK-eSCapefractionである.

③多重散乱を含めた非干渉性散乱光子が結晶外へ射出した場合(Fig.3.3-b).

入射光子エネルギーから射出した散乱光子のエネルギーを差し引いたエネルギ

ーのパルスが出力される.入射光子数に対するこのパルス数の割合がCompton

escapefractionである.

④ 光子が結晶内で干渉性散乱のみを起こし,その散乱光子が結晶外へ射出する場合,
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および,入射光子が一度も相互作用を起こさず結晶を透過する場合(Fig.3.3-C).

結晶内でのエネルギー付与がないのでパルスは出力されない.(Elastic escape

およびPenetrateescape)

各レスポンスが起こる確率(Photo-Peakefficiency,K-eSCaPefraction,Compton

escapefraction,Elasticescape,Penetrateescapefraction)は半導体物質の種類,サ

イズ,形状および入射Ⅹ線光子のエネルギー,入射位置,入射角度等に依存する.

Fig.3.4は105keV単色エネルギー光子(0.1mm¢平行線束)が,直径10mm,厚さ

7mmのHP-Ge半導体検出器および3mmX3mmX2mm厚のCdZnTb半導体検出器に

入射した場合の出力スペクトルをモンテカルロ法で計算したものである(13).横軸は光

子エネルギーに相当する出力パルスエネルギー,縦軸は入射光子数で正規化した出力

パルス数の割合である.①から④に述べた検出器レスポンスにより,入射光子エネル

ギー105keVに等しいPhoto･Peakの他,それより低エネルギー側にK-eSCape,

Comptonescapeに起因する出力が見られる･HP-GeではGeのKa,Kβ特性X線が

発生するため2本のK･eSCape Peakが見られるのに対し,CdZnTbは3つの元素から

構成されているため,計6本の特性Ⅹ線が発生する.しかしZnのEよiの発生確率は他

に比べて非常に低いため5本のK-eSCaPePeakのみが観察されている.

壬0~5
0 20 40 60 80 100 120 140

P/わJo〃e〃e′幻′/〃反レ′

10~5
0 20 40 60 80 100

タカoJo〃e〃ビ′官γ川

Fig.3.4105keV単色エネルギー光子に対するHP-Ge半導体検出器およびCdZnTb半導体

検出器の出力スペクトル(13)

GraphshowingthespectrumofanHP･Geanda CdZnTbdetectortoalO5keV

mono-energeticphotonbeam(13).

連続スペクトルを持つⅩ線では,Fig.3.4に示した単色エネルギー光子束に対するレ

スポンスが,線束に含まれる各エネルギー光子に対して起こるため,それらが複合さ
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第3章 X線スペクトルの歪みメカニズム

れたスペクトルの歪みとなって現れる.

Fig.3.5にHP-Ge検出器およびCdZnTb検出器に入射するX線スペクトルと,検出

器から出力され増幅過程に入る前のスペクトルの相違を示す.破線は､Ⅹ線管電圧

100kV,ターゲット角度160,X線管球総濾過2.5mmAl当量の条件でBirch･Marshall

の式(‖)により近似計算で求めたⅩ線光子スペクトル(モデル)を示す.実線は､破線

で示した光子スペクトルを持つⅩ線束(0.1mm¢平行線束)が,検出器に入射した時

の半導体結晶内におけるエネルギー吸収スペクトル(検出器から出力されるスペクト

ルに相当)をモンテカルロ法で計算したものである(ト1).総入射光子数を1000万個とし,

エネルギー間隔は0.5keVとして計算した.
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Fig.3.5 HP-GeおよびCdZnTb半導体検出器へ入射するX線スペクトルと

検出器から出力されるスペクトルの比較(14)

Comparison ofX-ray SPeCtrumincident to an HP-Ge and a CdZnTb detector

(dottedline)andthespectrumofenergyabsorptioninthedetector(solidline)(14)

実線で示したエネルギー吸収スペクトルは,被線で示した入射光子スペクトルに比

べ,エネルギーの高い領域で値が低下し,低エネルギー領域で逆に値が増加する傾向

が現れている.HP-Ge検出器に比べてCdZnTb検出器の方が変化の程度が大きい.

CdZnTb検出器では30keV前後に不連続を生じている.これはCdおよびTbのK吸収

端(l)による不連続なエネルギー吸収率の変化に起因するものである.HP-GeではGe

のK吸収端エネルギーが低い(約11keV)ため,不連続は観察できない.

HP-Ge検出器の場合,スペクトルを形状だけで比較すると,さほど大きな差異はな

いように思えるが,これらのデータから相対照射線量を計算して比較すると,入射ス

ペクトルの照射線量1に対して出力スペクトルでは1.52と,大きな差となって現れる.
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第3章 Ⅹ線スペクトルの歪みメカニズム

また,これらのスペクトルデータから実効エネルギー(1)を計算すると,入射スペクト

ルの35･87keVに対し,出力スペクトルでは23.55keVとなり,実効エネルギーを10keV

以上過小評価することになる.同様にCdZn恥検出器の出力スペクトルから相対照射

線量および実効エネルギーを算出すると,2.25および12.47keVとなり,入射スペク

トルとの差はさらに大きくなる.

以上述べてきたように,半導体検出器に入射したⅩ線束のスペクトル分布は,検出

器から出力された段階で,検出器のⅩ線光子エネルギー吸収レスポンス特性より

Fig.3.5に示したような歪みを生じていることが推測される.

3.2.2出力信号増幅過程における歪み

検出器から出力された電圧パルス信号は主増幅器を経てマルチチャネル波高弁別器

に送られ,最終的なパルス波高値に対応したチャネルに出力される.

ここで,Ⅹ線光子の入射によりgoのエネルギーが検出器結晶に付与された場合を考

えてみる･この晩 理想的にはエネルギー血に1対1で対応するチャネルにのみ出力

されるべきものが,電子･正孔対の発生過程,電荷収集過程,パルス増幅過程におけ

る統計変動および電子回路雑音により,gOを中心としたある広がりを持った信号群と

して出力される･そしてこの広がりはFig.3.`に示すようなガウス分布(正規分布)に

従うものと考えられる.

且且) 助eJ苫リ

Fig.3.`ガウス分布

GraphshowingtheGaussdistribution.

ガウス分布の密度関数は次式で表される(15)

ダい=
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第3章 Ⅹ線スペクトルの歪みメカニズム

ここで
ズ:分布中心からの変位

け:標準偏差(げ2:分散)

測定器のエネルギー分解能は通常エネルギー校正に使用されるγ線の波高分布中の

光電ピークの半値幅(FWHM)rで表現される(16)が､この光電ピークの波高分布をガウ

ス分布に当てはめて,その密度関数を表すことができる(17)

γ線光子エネルギーをgo,半値幅をr(血)とすると,(3.1)式より

が成り立ち,標準偏差げは次式で表される.

(フ■=
r(g｡)

(3.2)

(3.3)

したがって,エネルギーgoが検出器結晶内に吸収された時,g｡から変位した且1の位置

に出力される信号強度′(且l)は､次式で与えられる.

′(gl)=而叩

ここで た=2

)2] (3･4)

/方(定数)である｡

測定器のエネルギー分解能rは,検出器結晶内の電荷キャリア数の統計変動による分解

能斗および検出器･増幅器等における電子回路雑音による分解能几の関数として次式

で表される(11)

(3.5)

このうち,斗はエネルギー依存性を持ち,次式のようにgoの関数で表される(11)

1=2･355 (3.6)

ここで ダ:FANO係数(11)

∫:電子･正孔対を1対発生させるに要するエネルギー
である.

すなわち,斗は光子エネルギーの平方根に比例し,血における仁(go)が既知であれば,

エネルギーglにおける仁(gl)は次式で計算することができる.

1･(El)=1(g｡ (3.7)

他方,几はエネルギーに依存しないとされている.

したがって,2本以上のエネルギーの異なったγ線についての半値幅r(血),
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r(gl)が既知であれば,仁(go)および几が求められ,任意のエネルギーに対する半値

幅関数r(gi)を求めることができる.

rには(ゝ 几の他に電荷収集の際の統計変動も関与するが,斗,几に比べその影響

は小さく(･に含まれていると考えてよい(ll)

以上をまとめると,検出器から出力される時点でのスペクトル5(且)(スペクトルデ

ータはチャネル数に等しい数の要素を持っ1次元ベクトルとして表現できる)と,最終

的にマルチチャネル波高弁別器から出力されるスペクトル〟(g)は,次式で関係付ける

ことができる(17)

〟(且′)= )且(
ぐリ

ー胴

〝

ドk

)′岬r
庇]
2

} (3.8)

実際に測定装置から出力されるスペクトルは連続データではなく離散データなので,次

式のように表す必要がある.

帖妄∫(瑞ヰ(2悔瑚
(3･9)

すなわち,最終的に出力されるスペクトルの各チャネルの波高値は次式で与えられる.

〟(gl)=軸1)∫(且1)+坤2)ゞ(g2)+…+叫〃)∫(g〃)

〟(且2)=月(2,1わ(gl)+月(乙2)∫(g2)+…+月(2,〃)∫(g〃)
(3.10)

〟(g〃)=月(〃,1)ぶ(ガー)+月(〃,2)ぶ(且2)+…+月(〃,〃わ(g〃)

(3.10)式は次のように行列式として表現することもできる.

叫1)叫2)… 坤〃)

月(乙l)可2,2)…月(乙〃)

月(〃,1)月(〃,2)…月(〃,〃)

(3.11)

ここでgkは各チャネル幅の中点のエネルギー,斤(i,j)は次式で表されるレスポンス

関数(エネルギー分解能関数)である.

帝ノ)=
/方

~~而｢ヰ〃(2悔瑚 (3･12)

(3.9),(3.10)式により5(且)から〟(g)を求める計算をフォールディング(たたみこみ)
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法といい,〟(g)から5(且)を求める計算をアンフォールディング法という==

Fig･3･7は,(3.9),(3.10)式の関係を模式図で表したものである.左図に示すスペクト

ル5(g)の各エネルギーにおける波高値5(gj)が,右図に示すようにそれぞれ半値幅

r(gj)をもって分散され,それらが加算されて出力スペクトルAオ(且)が形成される.

gi-4i3i-2i-1iト1江2汁3汁4

Fig.3.7(3.9)および(3.10)式で表される入力スペクトルと出力スペクトルの関係

Schematicdiagramillustratlngtherelationshipbetweentheinputspectrum S

andtheoutputspectrum Mdescribedbyequations(3.9)and(3.10).

Fig.3.5に示したⅢP-Ge検出器から出力されたⅩ線スペクトルをフォールディング法

により歪ませ,最終的にマルチチャネル波高弁別器から出力されるⅩ線スペクトルを計

算するシミュレーションを行った.

フォールディング計算に先立ち,半値幅関数r(且)を求めるために,Ⅹ線スペクトル

の実測に使用するHP-Ge検出器(10mm¢×7mmPlanar type)を用いて241Amおよ

び57Coγ線スペクトルを測定し,その光電ピーク(59.5keVおよび122keV)における半

値幅rを求めた.その結果､半値幅rにも測定ごとの変動があったため,(3.5),(3.7)

式を用いて仁(且)および几をそれぞれ算出することは困難であり,実測した241Amお

よび57Coγ線の光電ピーク半値幅の平均値より,近似的に半値幅関数r(g)を次式で表

√(g回59･5)･(孟)0'25
(3･13)

Fig.3.5に示した検出器から出力された段階でのスペクトルを,59.5keV(241Amγ線エ

ネルギー)における半値幅をHP-Geでは1.5%(FWHM/59.5×100%),CdZnTbでは

2.0%と仮定し,(3.9),(3.10),(3.12)式を用いてフォールディングしたスペクトルを

Fig.3.8に示す.

39



第3章 Ⅹ線スペクトルの歪みメカニズム

■;-.､､茎､三七､､づ一電

】

100kV(byBirch)

Ⅰ{P-Gedetector

Foldedby

r=1.5%

如59.5keV

‖

ざ

折

20 40 60 80 100 120

朗0′0〝e〃eⅦ′加お｢
･
一
首
ミ
､
ミ
と
ミ
づ
J
篭

10

C

J____.【L▼_▼_.▼
OkV(byB

dZnTedet

Foldedb

r=2.00

at59.5ke

rcb)

CtO

仙
M /
｣ J

u ‖

＼
20 40 60 80 100 120

/)/汀小〃け′れり･.く-･/′′んり■

Fig･3･8 Fig･3･5に示したスペクトルをr(59.5)=1.5%(HP-Ge)および

2.0%(CdZnTb)でフォールディングしたⅩ線スペクトル
TheX･raySPeCtrumfo1dedfromthespectrumshowninFig･3･5

with r(59.5)=1.5%(HP-Ge)and2.0%(CdZnTb).

Fig･3･5のスペクトルと比較すると,特性Ⅹ線を除く連続スペクトル成分はフォールデ

イングしてもほとんど変化は見られない.しかし,Fig.3.5で線スペクトルを示していた

特性Ⅹ線は分散され,近接するEα1とEα2およびEβ1とEβ2がそれぞれ一塊化している.

このスペクトルから相対照射線量および実効エネルギーを計算すると,HP-Geの場合そ

れぞれ1･52および23･49keV,CdZnTbの場合2.249および12.65keVとなり,フォール

ディング前の値とあまり差はない.したがって,フォールディングに起因するスペクト

ルの歪みは,主に特性Ⅹ線のように線スペクトルを示す不連続部におけるエネルギー分

解能の劣化の原因となっている.

3.2.3 実測X線スペクトルの歪みとの比較

これまでのべてきたモンテカルロシミュレーションおよびフォールディング処理によっ

て歪められたモデルⅩ線スペクトルと実測されたⅩ線スペクトルを比較してみる.

Fig･3･9は実際にHP-GeおよびCdZnTb半導体検出器を用いて測定した管電圧100kV

のⅩ線スペクトルである.これらは,241Amγ線エネルギーにおける半値幅がHP-Ge

の場合1.25%,CdZnTbでは1.85%,測定時のエネルギー幅(チャンネル幅)が0.149keV

であり,Fig･3･5およびFig.3.8に示したスペクトルの計算条件と若干異なる.しかし,

特性Ⅹ線の分散,低エネルギー領域の上昇傾向などは,Fig.3.8に示したシミュレーショ

ン計算によるスペクトルとほぼ同様に現れている.
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Fig.3.9 HP-GeおよびCdZnTb半導体検出器による実測X線スペクトル.

X･raySPeCtrameaSuredbyanHP-GeandaCdZnTbdetectors.

100kVX線と同様に,Bircb式で近似計算したスペクトルモデルを使ってシミュレー

ト(モンテカルロ法およびフォールディング処理)した,60kVおよび80kVX線スペク

トルと実測スペクトルの比較をFig.3.10(60kV,HP-Ge),Fig.3.11(60kV,CdZnTb),

Fig.3.12(80kV,HP-Ge),Fig.3.13(80kV,CdZnTb)に示す.
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Fig.3.10 Birch式によるスペクトルからシミュレーションで求めた60kVX線スペクトル

およびHP-Ge半導体検出器で測定されたX線スペクトル

60kVX-raySpeCtraSimulatedfromaspectrumbyBirch,sformula,andmeasured

byanHP-Gedetector･
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Fig･3･12 Birch式によるスペクトルからシミュレーションで求めた80kVX線スペクトル

およびHP-Ge半導体検出器で測定されたⅩ線スペクトル

80kVX-raySpeCtraSimulatedfromaspectrumbyBirch,sfbrmula,andmeasured

byanHP-Gedetector.
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Fig･3･13 Birch式によるスペクトルからシミュレーションで求めた80kVX線スペクトル

およびCdZnTb半導体検出器で測定されたⅩ線スペクトル

80kVX-raySPeCtraSimulatedfromaspectrumbyBirch,sfbrmula,andmeasured

byaCdZnTbdetector.

Bircb式から近似計算したⅩ線スペクトルモデルをモンテカルロ法およびガウス分布

を基にしたフォールディング処理でシミュレートしたⅩ線スペクトルは,いずれも特性

X線の分散,低エネルギー領域の上昇傾向,さらにCdZnTb検出器においては30keV

前後の不連続の出現など実測Ⅹ線スペクトルと同じ歪み傾向を示している.

これらの実測スペクトルとの比較より,これまでに述べてきたシミュレーションで仮

想したⅩ線スペクトルの歪みのメカニズムが,実際の測定系においても起こっているこ

とが推定できる.すなわち,Ⅹ線光子が半導体検出器に入射して検出器からパルス信号

が出力される過程で生じる"検出器のⅩ線光子エネルギーレスポンス特性よる歪み"と,

検出器より出力されたパルス信号が増幅過程を経てマルチチャネル波高弁別器から出

力される過程で生じる"出力信号増幅過程における歪み"が複合されたⅩ線スペクトル

の歪みとなる.これらの歪みは,モンテカルロシミュレーションおよびガウス分布をレ

スポンス関数としたフォールディング計算によって数学的に表現することができる.

前者の歪みはスペクトル分布を全体的に低いエネルギー側へのシフトを,後者の歪み

は主に特性Ⅹ線などのスペクトルの不連続部分のエネルギー分解能の低下を引き起こ

す.このため,測定装置から出力されたスペクトルデータを補正せずに照射線量,エネ

ルギーフルエンス,実効エネルギーに変換した場合,大きな誤差を生じる結果となる.

特に,照射線量に変換する場合,光子エネルギーが低いほど空気の質量エネルギー吸収

係数が大きくなるため,20keV以下のスペクトルの相違が大きな誤差要因となる.これ

は特に低エネルギーⅩ線撮影について,Ⅹ線スペクトルデータを基にして患者被曝線量
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を議論する場合,スペクトルの補正が必要不可欠であることを示唆している(14)

3.3 むすび

高純度ゲルマニウムなどの半導体検出器を用いて測定されたⅩ線スペクトルの歪み

のメカニズムについて述べた.

半導体検出器を用いて測定されるⅩ線スペクトルは

(1)検出器のⅩ線光子束に対するエネルギー吸収レスポンスに起因する歪み

(2)検出器内の電荷キャリアの発生,電荷収集および信号増幅過程における統計

変動に起因する歪み

により検出器に入射する真のⅩ線スペクトルとは異なることを指摘し,(1)に起因する

スペクトルの歪みは,モンテカルロシミュレーションにより,(2)に起因する歪みは,

ガウス分布をレスポンス関数(エネルギー分解能関数)としたフォールディング処理に

より,数学的に再現することができることを明らかにした.

これらの歪みメカニズムの解明は,半導体検出器で測定されたⅩ線スペクトルの歪み

の補正法を考案する上で基本となるものである.
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第4章 診断用X線スペクトルのアンフォールディング補正条件

4.1 はじめに

前章では,半導体検出器を用いて測定されるⅩ線スペクトルの歪みは,検出器のⅩ線

光子束に対するエネルギー吸収レスポンスに起因する歪み(1)と,検出器内の電荷キャリ

アの発生,電荷収集および信号増幅過程における統計変動に起因する歪み(2),から構成

され,それらはモンテカルロシミュレーションおよびガウス分布をレスポンス関数とし

たフォールディング計算により表現できることを述べた.

半導体検出器により測定されたⅩ線スペクトルを補正するとき,前章で述べた2段階

の歪みメカニズムに対する補正をその測定結果から逆の順序で行う必要がある.本章で

は,信号増幅過程における統計変動に起因する歪みに対し,ガウス分布をレスポンス関

数としたアンフォールディング処理による補正について述べる.

4.2 X線スペクトルのアンフォールディング補正

測定器で最終的に出力されるスペクトルデータ〟(E)から,統計的変動によって分散

される前の,検出器から出力される時点でのスペクトル5(E)を求めるために,前章で

述べたフォールディング処理と同じレスポンス関数を用いたアンフォールディング処

理を行う必要がある.

この場合のアンプオールディングは,(3.10)式で表された連立一次方程式を解くこと

と同意である.この計算にはGauss-Jordan法(3)(掃き出し法)を用いた.

(3.11)式より,レスポンス関数行列月と出力スペクトル行列〟を組み合わせた行列
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を設定し,この中のレスポンス関数行列尺部分が単位行列になるように操作する.
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最終的に得られる行列〟′が,求めるスペクトル5となる.

Fig･3･8およびFig.3.10～Fig.3.13に示したシミュレーション(Birch式によるX線ス

ペクトルモデルを基にしたモンテカルロシミュレーション及びフォールディング処

理)により歪められたⅩ線スペクトルを,上記のアンフォールディング処理で補正し

た結果をFig.4.1(60kV),Fig.4.2(80kV),Fig.4.3(100kV)に示す.
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アンフォールディングされた60kVX線スペクトル
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Fig･4･2 Fig･3･12,Fig･3･13に示したシミュレーションによるスペクトルから

アンフォールディングされたSOkVX線スペクトル

80kVX-raySpeCtrumunfbldedfromthesimulatedspectrumShowninFig･3･12andFig･3･13･
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Fig.4.3 Fig.3.8に示したシミュレーションによるスペクトルから

アンフォールディングされた100kVX線スペクトル

100kVX-raySpeCtrumunfo1dedfromthesimulatedspectrumShowninFig.3.8.

Fig.4.3に示した100kVX線スペクトルは,Fig.3.5に実線で示した半導体検出器から

出力された時点でのフォールディングする前のスペクトルにほぼ復元されている.第

3章では検出器から出力された時点でのスペクトルは示さなかったが,60kV,80kV

X線スペクトルも同様にアンフォールディング処理によりフォールディング前のスペ

クトルに復元されていた.スペクトル全体の形状から見ると,アンフォールディング

処理を行っても連続Ⅹ線成分はほとんど変化せず,フォールディングによって分散さ

れた特性Ⅹ線の部分だけが補正された形となっている.

4.3 部分的アンフォールディング処理

これまで述べてきたHP-Ge半導体検出器で得られるⅩ線スペクトルの例では,スペ

クトルのエネルギー分解能を241Amγ線エネルギーにおける半値幅:r=1.5% と仮定し

てシミュレーションを行ったが,r=2.5%および r=3.0% とした場合についても同様

にフォールディング/アンフォールディングを行い,スペクトルの変化を調べた.

Fig.3.5左図に実線で示したHP-Ge検出器から出力された時点での100kVX線スペクト

ルを基にして,r=2.5% としてフォールディング/アンフォールディング処理を行った

場合のスペクトル変化をFig.4.4に,r=3.0%として処理を行った場合のスペクトル変

化をFig.4.5に示す･
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フォールディングされたスペクトルは,半値幅rが大きくなるほど,特性Ⅹ線は幅広

く分散され,全体に若干低エネルギーへシフトする.

これらをアンフォールディングしたスペクトルは,r=2.5%で振動が起こり始め,

r=3･0%ではスペクトル形状をなさないほどの激しい振動を生じており,ともに元のⅩ

線スペクトルに復元できない結果となった.この振動現象は,アンフォールディング計

算過程における計算機の丸め誤差(4)･(5)の重複によるものと考えられる.

この振動現象を低減する方法として,部分的アンフォールディング法を考案した.

前述したようにフォールディング/アンフォールディングを行ってもスペクトルの

連続Ⅹ線成分はほとんど変化しない.従ってこの領域にはアンフォールディング補正は

特に必要ではなく,特性Ⅹ線を含む領域のみアンフォールディングすればよいと考えら

れる･そこで､(4.1)式に示した斤行列を,特性Ⅹ線を含む領域以外は,ピボットとなる

舶,ブ)を1とし,その他の要素(月(fJ);ノ封)はすべて0とする次のような行列に置き

換える.
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この置き換えを行った上で,Fig.4.4(左図)およびFig.4.5(左図)のスペクトルをアンフォ

ールディングした結果をFig.4.6に示す.

Fig.4.4(右図),4.5(右図)に見られた振動はかなり低減されている.しかし,r=3.0%で

は特性Ⅹ線前後に大きな振動が残存しており,エネルギー分解能が極めて悪いスペクト

ルでは,部分的アンフォールディング法を用いても有効な補正は望めない.

本法で適切なアンフォールディング補正を行うためには,r(59.5)=2.0～2.5%以下

のエネルギー分解能を持ったⅩ線スペクトルであることが必要条件であると考える(2).
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Fig.4.6 部分的アンフォールディング法によりアンフォールディングされた

スペクトル

X-raySPeCtraunfbldedbymeansofthepartialunfbldingmethod･

4.4 考 察

同じ種類の半導体検出器を用いた測定装置であっても,検出器結晶の大きさや形状等

の違いによりそのエネルギー分解能(r)には差がある(6).測定装置のエネルギー分解

能が低くなるに従って,スペクトル分布の中で本来線スペクトルを示す筈の特性Ⅹ線は,

波高値が低下し,横に広がり始めてEα1,E√Ⅰ2およびEβ1,Eβ2はそれそれ一塊化して

くる.しかし,連続Ⅹ線成分は全体的にわずかに低エネルギー側にシフトするものの,

分布形状の違いはほとんどない.したがって連続スペクトルⅩ線のみを測定対象とする

場合,アンフォールディングは不要であり,次章で述べるストリッビング法だけで十分

な補正が行えるものと考える.

(3.9),(3.10)式を用いてフォールディングしたスペクトルを同じ(3.9),(3.10)式を用い

てアンフォールディング補正することは原理的には可能なはずである.実際にFig.4.1

からFig.4.3に示したように,アンプオールディング処理を施すことによってフォール

ディング前のスペクトル分布への復元に成功している.

しかし,エネルギー分解能が低下すると,Fig.4.4,Fig.4.5に示したようにアンフォー

ルディング後のスペクトル分布に振動性が現れ,元のスペクトルに復元されない.スペ

クトル分布を数値データで調べてみると,Fig.4.1～4.3に示したJ七1.5%の場合のアン

フォールディング結果でも,計算機の丸め誤差が生じているが､巨視的な振動にまでは
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至っていないため,実用的には問題を生じない.

この振動現象は,アンフォールディング計算過程における計算機の丸め誤差の重複に

よるものと考えられる.(4.1)式の行列をGauss-Jordan法で掃き出し計算を行っても,

実際には計算機の丸め誤差により斤の部分は上下三角の♂となるべき領域が仇こはなら

ず,(4.2)式に示すような厳密な単位行列とはならない.rが大きくなると振動現象が顕

著に現れるのは,ガウス分布で与えられるエネルギー分解能関数の裾野が広がり,

Gauss-Jordan法による掃き出し演算過程における丸め誤差の重複回数が増加するため

と考えられる(2).

部分的アンフォールディング法を採用することにより,振動現象はかなり改善される

が,実測スペクトルのエネルギー分解能が極めて悪い場合,部分的アンフォールディン

グを行っても振動現象が残存し有効な補正はできない.有効なアンフォールディング補

正を行うためには,r(59.5)=2.0～2.5%以下のエネルギー分解能を持った実測Ⅹ線ス

ペクトルであることが必要条件である.

4.5 むすぴ

半導体検出器を用いて測定された診断用Ⅹ線スペクトルの補正法の第1段階,アンフ

ォールディング処理について述べた.

半導体検出器で得られるⅩ線スペクトルの歪みメカニズムのうち,検出器内の電荷キ

ャリアの発生,電荷収集および信号増幅過程における統計変動に起因する歪みに対して,

ガウス分布をスペクトルのレスポンス関数(エネルギー分解能関数)として取り扱い,

アンフォールディング手法により良好な歪処理が実現できた.特にスペクトルの不連続

部のエネルギー分解能の補正に関し,大幅に改善することができた.ただし,有効なア

ンフォールディング補正を行うためには,r(59.5)=2.0～2.5%以下のエネルギー分解

能を持った実測Ⅹ線スペクトルであることが必要条件である.
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第5章 診断用X線のスペクトル分布評価

5.1 はじめに

前章では,半導体検出器内の電荷キャリアの発生,電荷収集および信号増幅過程にお

ける統計変動に起因するⅩ線スペクトルの歪みに対するアンフォールディング処理に

よる補正を述べた.本章では,半導体検出器のⅩ線光子束に対するエネルギー吸収レス

ポンスに起因する歪みに対するストリッビング法による補正について述べる.次いで,

アンフォールディング処理とストリッビング法を組み合わせた補正について述べる.

5.2 ストリツビング法による補正

Ⅹ線光子に対する半導体検出器のエネルギー吸収レスポンスに起因する測定スペク

トルの歪みメカニズムは3.2.1節に示したとおりである.このスペクトルの歪みに対す

る補正はストリッビング法(1卜(5)を用いて行う.

半導体検出器から出力されるパルスのエネルギー(光子エネルギー)且′についての

補正計算手順を以下に記す.

単色エネルギーg′を持つ光子束に対する半導体検出器のレスポンスデータ(その一例

として105keVに対する10mm¢×7mm厚planar型HP-Ge検出器のレスポンスを

Fig.5.1に示す)に基づいて補正を行う.

10~5
0 20 40 (iO 80 100 120 140

助oJo〃e〃e/官再〃鹿｢

Fig.5.1プレーナ型HP-Ge半導体検出器の105keV単色X線束に対するレスポンス(3)

GraphshowingtheresponseofaplanartypeHP-GedetectortoalO5keV

mono-energeticX-raybeam(3)･
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半導体検出器は,Fig･5･1に示すように単色エネルギーX線束の入射に対し,Ph｡t｡

-peak,K~eSCaPepeak,Comptonescapeareaのほぼ独立したスペクトルを有するの

で,それらに対する補正を行う必要がある.

①Photo-Peakefficiencyによる補正

エネルギーg′を持った光子束が半導体検出器に入射した時,同じエネルギーを持っ

て出力されるパルス数は入射光子数より小さくなる.したがって,次式を用いてエネ

ルギーg′のパルス数を補正する必要がある.

帖偲
(5･1)

ここでI(E/)はエネルギーE,のパルス数,P(El)はPhoto-Peakefncien｡yである.

(5･1)式の〝←〝は㍊の値を捌こ代入するという意味を表す･
②E-eSCaPeに対する補正

エネルギーg′を持った光子束が半導体検出器に入射した時,凰よりE特性Ⅹ線のエ

ネルギー分だけ低いエネルギーのパルスが出力される.これらを次式で除去する必要

がある.

車′｢㌔α)←車′一方方αトナ匝′)･gα(旦)

巾′一旦仰)←廟-‰ト廟)･片β(り

ここでEKα,EKPはK特性X線のエネルギー,Kα(E,),Kp(Ei)はK-eSCapefraction

である.

エネルギー旦一旦gαおよび且′一旦仰が負になる場合,この補正は不要である･

③Comptonescapeに対する補正

エネルギー昂を持った光子束が半導体検出器に入射した時,昂より結晶から射出し

た非干渉性散乱光子のエネルギー分だけ低いエネルギーのパルスが出力される.これ

らを次式で除去する.

J¢′一旦(昔)←巫′一旦(｣｣店)･Cg(ズ(旦) (5.4)

ここでEt▼Xは射出した非干渉性散乱光子のエネルギー,CEcY(Ei)はEαのCompton

escapefractionである.

Comptonescapeは連続したエネルギーで生じる.さらに多重散乱光子によるエスケ

ープを考慮すると
K-eSCaPe

Peak未満のE,-Ecxについて(5.4)式による補正を行う

のが適当であると考える.
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連続スペクトルを持つⅩ線束に対しては,上述の計算手順①,②,③をスペクトル

の最大エネルギーE椚瓜のエネルギーパルスに相当するチャネルから低エネルギー側へ

向かって,各チャネル(エネルギー)について対応するレスポンスデータを用いて補

正計算して行くことにより,Ⅹ線スペクトル全体を補正することができる(3)

前章のFig.4.1,4.2,4.3に示したアンフォールディング補正後のⅩ線スペクトルを,

上記のストリッビング法を用いて補正した結果をFig.5.2(60kV),Fig.5.3(80kV),

Fig.5.4(100kV)に示す.いずれも左図がHP-Ge,右図がCdZnTbによるものである.
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ShowninFig.4.1,bymeansofthestripplngmethod.
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いずれも､シミュレーションにより歪める前のオリジナルスペクトル(Fig.3.5および

Fig.3.10～Fig.3.13の被線で示したスペクトル)にほぼ復元されている.また,補正後の

スペクトルから算出した相対照射線量および実効エネルギーの値は,オリジナルスペク

トルの値にほぼ一致していた.

X線光子束に対する半導体検出器のレスポンス特性は,検出器結晶の種類,形状,サ

イズおよびⅩ線の入射方向,線束の大きさ等に依存する(3卜(7).従って､ストリッビング

法を用いてⅩ線スペクトル補正を行うには,測定に使用した半導体検出器･ジオメトリ

に合致した条件で,低エネルギー領域から高エネルギー領域までの単色エネルギーⅩ線

光子束に対するレスポンスデータベースをあらかじめ作成しておく必要がある.

5.3 半導体検出器のレスポンス特性

半導体検出器の単色エネルギー光子束に対するエネルギー吸収レスポンスは,モンテ

カルロ法による数値計算で求められる(れ(3)~(9)

本稿では0.2mm¢の平行Ⅹ線束が検出器結晶の中心へ垂直に入射するジオメトリを

想定し,

･10mm¢×7mm厚のプレーナ型HP-Ge半導体検出器

･3mmX3mmX2mm厚のCdZnTb半導体検出器

のエネルギー吸収レスポンスを計算した.

計算に必要となる光子と物質との相互作用断面積,Formfactor,Incoherentscattering

functionはHubbellらのデータ(10)･(11)を用いた.HP-GeおよびCdZnTbの相互作用断面

積データをFig.5.5(HP-Ge),Fig.5.6(CdZnTb)に示す.その他,計算に使用した物理デ

ーター覧を1肋ble5.1(HP-Ge),1払ble5.2(CdZnTb)に示す.

これらの物理データを用いて,半導体検出器に単色エネルギー光子束が入射した場合

の出力レスポンスをモンテカルロ法により計算した.

1光子が半導体結晶に入射した後,散乱線として,もしくは直接線のまま結晶から射

出するまで,または結晶内で消滅するまで,モンテカルロ法により光子を追跡し,この

間に光子から結晶内に付与されるエネルギー量を逐次カウントした.そして1光子入射

により結晶内に付与された総エネルギーに等しいエネルギーをもつパルスが1個出力

されるものとした(3卜(5)

入射光子エネルギーは0.5keV間隔で5keVから150keVまでとし,同一単色エネル

ギー光子を50万回半導体検出器に入射させてこの計算処理を行い,出力パルスのエネ

ルギースペクトルすなわち半導体検出器のエネルギー吸収レスポンスを求めた.
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1払ble5.1モンテカルロ計算で用いたゲルマニウムの物理データ

文献11,12,13,14より引用

PhysicaldataofGermaniumusedintheMonteCarlocalculation,Citedfrom

refbrencesll,12,13and14.

HighrpurityGermanium
32Ge

Density:5.323(12)

K-absorptionedge(11)

Fluorescenceyield(13)

Fractionofphotoelectricinteraction

duetoK-Shellelectrons(14)

KαX-rayenergy(14)

KβX-rayenergy(14)

RelativeintensityofKα(14)

RelativeintensityofKβ(14)

11.1041keV

O.554

0.867

9.876keV

lO.983keV

O.884

0.116

1もble5.2モンテカルロ計算で用いたCdZnrrtの物理データ

文献11,12,13,14より引用

PhysicaldataofCadmiumZincT七11urideusedintheMonteCarlocalculation,

Citedfromreftrencesll,12,13and14.

CadmiumZincTblluride CdZnTb

Constituents(Fractionofweight)30Zn:0.02779 48Cd:0.42992 52Te:0.54229

Dens吋:5.86

30Zn 48Cd 521七

K-absorptlOnedge(11)

Fluorescenceyield(13)

Fractionofphotoelectricinteraction

duetoK_Shellelectrons(14)

KαX-rayenergy(14)

KβX-rayenergy(14)

RelativeintensityofKα(14)

RelativeintensityofKβ(14)

9.66keV 26.71keV

O.440 0.843

0.870 0.841

8.631keV 23,108keV

9.572keV 26.‖6keV

O.890 0.834

0.110 0.166

3l.81keV

O.872

0.836

27.378keV

31.108keV

O.826

0.174

60



第5章 Ⅹ線スペクトルの評価

HP-Ge検出器のレスポンス計算結果の一部をFig.5.7(a)～(e)に示す.
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第5章 Ⅹ線スペクトルの評価

出力レスポンス(Photo-peakefnciency,K-eSCaPefraction,Comptonescapefraction,

Elasticescapefraction)の0.5keVから150keVまでの入射光子エネルギーに対する各特

性(3)をFig.5.8に示す.

HP-GeのK吸収端(15)エネルギー(11･1keV)未満の入射光子に対して,Photo-Peak

efficiencyは1であり,補正は不必要である･K吸収端以上のエネルギーではFig.5.5に

示すように光電吸収断面積が不連続で増大するため,Photo-Peakefficiencyが急低下す

る一方K-eSCaPefractionが出現する.入射光子エネルギーがさらに上昇すると,

Comptonescape,Elasticescapeの割合が次第に増大して来る.
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Fig.5.8 入射光子エネルギーに対するHP-Ge検出器のレスポンス

GraphshowlngreSpOnSeSOftheHP-Gedetectorasafunctionofincidentphotonenergy
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CdZnTb検出器のレスポンス計算結果の一部をFig.5.9(a)～(e)に示す.
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CdZnTbは3元素から成るため計6本のK特性X線が発生する.しかしそれらの発生

確率および光子エネルギーの関係から,5本のK-eSCaPePeakのみが現れている.出力

レスポンスの入射光子エネルギーに対する変化(5)をFig.5.10に示す.

CdZnTbのK吸収端エネルギーは3元素それぞれに対して存在するためPhoto-Peak

efficiencyおよびK-eSCapefractionの曲線は3箇所で不連続となっている.

Fig.5.8に示した10mm¢×7mm厚プレーナ型HP-Ge検出器の特性に比べK-eSCaPe

fraction,Elasticescapefractionは大きく,その分Photo-Peakefficiencyが全体的に低

くなっている.Comptonescapefractionは全体的に非常に小さい.
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Fig.5.10入射光子エネルギーに対するCdZnTb検出器のレスポンス

GraphshowlngreSpOnSeSOftheCdZnTbdetectorasafunctionofincidentphotonenergy･

5.4 アンプオールディング処理とストリツビング法を組み合わせた補正

10mm¢×7mm厚のプレーナ型HP-Ge半導体検出器および3mmX3mmX2mm厚

のCdZnTb半導体検出器で実際に測定されたⅩ線スペクトルを,前章で述べたアンフォ

ールディング法と5.2節に述べたストリッビング法を組み合わせた方法で補正した.

X線管電圧は60kV,80kV,100kVの3種類とした.線束はⅩ線管球側に設置した

銅コリメータと,検出器前面に設置した鉛コリメータにより検出器入射面で0.2mm¢

に絞り込んだ.さらに,壁などからの散乱線が入射しないように鉛板で検出器を覆った.

X線スペクトルを測定する前に,アンフォールディング処理に必要となる測定装置の

エネルギー分解能を調べるため,241Amγ線スペクトルを測定した.測定結果を
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Fig.5.11(HP-Ge),Fig.5.12(CdZnTb)に示す.241Amγ線(59.5keV)における半値幅rは

HP-Ge:1.25%,CdZnTb:1.80%であった.
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10mm¢×7mm厚のプレーナ型HP-Ge半導体検出器で測定された60kVX線スペク

トルおよびそれをアンフォールディング補正したスペクトル,さらにストリッビング法

で補正したスペクトルをFig.5.13に示す.測定器出力のチャネル幅は0.149keV/chであ

るが,アンフォールディング処理を行うために0.5keV/chに変換してある.
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Fig.5.13

プレーナ型HP-Ge検出器で測定した

Ⅹ線スペクトル(a),アンフォールディ

ング補正後のスペクトル(b),ストリッビン

グ補正後のスペクトル(c).X線管電圧

は60kVである.

TheX-raySpeCtrummeaSuredbyanHP-Ge

Planartypedetector(a),thespectrum

unfo1ded(b),andthespectrumcorrected

bythestrippingmethod(c).TheX-raytube

VOltageis60kV

Ⅹ線管のターゲットに使用されているタングステンのE吸収端は69.523keVであり

(12),Ⅹ線管電圧が60kV場合,ターゲットからの特性Ⅹ線は発生しない.従ってこのス

ペクトルに含まれているのは制動放射による連続Ⅹ線成分のみである.実測スペクトル

(a)に不連続な部分がないため,アンフォールディングを行ってもスペクトル形状には

ほとんど変化はなく,スペクトルデータから計算された実効エネルギーの値もほぼ同値

である･しかし,ストリッビング補正を行うと､低エネルギー成分が減少し高エネルギ

ー側が全体に若干増加する.
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10mm¢×7mm厚のプレーナ型HP-Ge半導体検出器で測定された80kVX線スペク

トルおよびそれをアンフォールディング補正したスペクトル,さらにストリッビング法

で補正したスペクトルをFig.5.14に示す.
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Fig.5.14

プレーナ型HP-Ge検出器で測定した

Ⅹ線スペクトル(a),アンフォールデ

イング後補正のスペクトル(b),ストリッ

ビング補正後のスペクトル(C).X線

管電圧は80kVである.

TheX-raySpeCtrummeaSuredbyanHP-Ge

planar type detector(a),the spectrum

unfblded(b),andthespectrumcorrectedby
the stripping method(C)･The

X-raytube

VOltageis80kV.

実測スペクトル(a)では一塊となっていたEα1とEα2およびKβ1とEβ2特性Ⅹ線が､

ァンフォールディングによってそれぞれ2本に分離されている･さらにストリッビング

補正によって,スペクトル全体が高エネルギー側へシフトされ,実効エネルギーも高く

なっている.
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10mm¢×7mm厚のプレーナ型ⅢP･Ge半導体検出器で測定された100kVX線スペク

トルおよびそれをアンフォールディング補正したスペクトル,さらにストリッビング法

で補正したスペクトルをFig.5.15に示す.
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Fig･5･15

プレーナ型HP-Ge検出器で測定した

Ⅹ線スペクトル(a),アンフォールデ

イング補正後のスペクトル(b),ストリッ

ビング補正後のスペクトル(C).X線

管電圧は100kVである.

TheX-raySpeCtrum meaSuredbyan
HP-Ge

planar type detector(a),the spectrum

unfblded(b),andthe spectrum corrected
by

the stripping method(C).The X-ray tube

VOltageislOOkV･

Fig.5.14に示した80kVX線スペクトルの場合と同様に,アンフォールディングによっ

てEα1とKα2およびKβ1とE∠i2特性Ⅹ線が明確に分離され,それらのピーク値も高く

なっている.さらにストリッビング補正を加えたスペクトルは,理論的に考えられるⅩ

線スペクトルに非常に近似した形状を示しており,アンフォールデイングとストリッビ

ング法を組み合わせた補正が非常に有効であることを示している･
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3mmX3mmX2mm厚のCdZnTb半導体検出器で測定された60kVX線スペクトルお

よびそれをアンフォールディング補正したスペクトル,さらにストリッビング法で補正

したスペクトルをFig.5.16に示す｡先に示したHP-Ge半導体検出器と同様に,測定器

出力のチャネル幅は0.149keV/cbであるが,アンフォールディング処理を行うために,

0.5keV/cbに変換してある.

(測定を行った時期の関係で,使用したⅩ線装置はHP-Geを用いた測定で使用したⅩ

線装置とは異なっている.)
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(b)

Fig.5･柑

CdZnTも検出器で測定したⅩ線スペクトル

(a),アンフォールディング補正後のスペク

トル(b),ストリッビング補正後のスペクト

ル(C).X線管電圧は60kVである･

TheX-raySpeCtrummeaSuredbyaCdZnT七

detector(a),thespectrumunfo1ded(b),

andthespectrumcorrectedbythestrlpplng

method(C).TheX-raytubevoltageis60kV･

実測スペクトル(a)で30keV前後に2箇所の不連続が見られる･この不連続は,

Fig.5･10に示したCdZnTbのレスポンス(Photo-peakefficiency)特性の不連続に起因

するものと考えられる.これらはストリッビング補正後(c)も若干残存している･
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3mmX3mmX2mm厚のCdZnTb半導体検出器で測定された80kVX線スペクトルお

よびそれをアンフォールディング補正したスペクトル,さらにストリッビング法で補正

したスペクトルをFig.5.17に示す.
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Fig.5･17

CdZnTe検出器で測定したX線スペクトル

(a),アンフォールディング補正後のスペク

トル(b),ストリッビング補正後のスペクト

ル(C).X線管電圧は80kVであるt

TheX-raySPeCtrummeaSuredbyaCdZnTe

detector(a),thespectrumunfo1ded(b),and

thespectrumCOrreCtedbythestrlpPlng

method(C).TheX-raytubevoltageis80kV.

実測スペクトル(a)の形状は,先に示したプレーナ型HP-Ge半導体検出器で測定され

たものと,かなり異なっており,HP-Geの場合に比べて15keV以下の領域の盛り上が

りが顕著となっている.しかし,ストリッビング補正により,その部分はきれいに剥ぎ

取られ,滑らかなスペクトルとなっている.

エネルギー分解能がHP-Geに比べて悪いため,実測スペクトル(a)でははっきりと認

識できないほど分散されていた特性Ⅹ線群が,アンフォールディングによって識別でき

るように改善されている.
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3mmX3mmX2mm厚のCdZn恥半導体検出器で測定された100kVX線スペクトル

およびそれをアンフォールディング補正したスペクトル,さらにストリッビング法で補

正したスペクトルをFig.5.18に示す.
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Fig.5.1$

CdZnTb検出器で測定したX線スペクトル

(a),アンフォールディング補正後のスペ

クトル(b),ストリッビング補正後のスペ

クトル(c).X線管電圧は100kVである.

TheX-raySPeCtrummeaSuredbyaCdZnTb

detector(a),thespectrumunfblded(b),

andthespectrumcorrectedbythestrlpPlng

method(C).TheX-raytubevoltageislOOkV

補正後のスペクトル(c)は,特性Ⅹ線(特にKβ線群)はHP-Geの場合に比べて明確

に分離されているとは言えないが,全体の形状は理論的に考えられるスペクトルに近い

ものとなっている.スペクトルデ⊥タから計算された実効エネルギー値も,15.03keV

から36.25keVへと大きく変化している.
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5.5 考 察

5.5.1半導体検出器のレスポンス特性について

HP-GeおよびCdZnTb半導体検出器の入射光子エネルギーに対するPhoto-Peak

efficiency等のレスポンス特性はFig･5･8およびFig.5.10に示したとおりである.

光子と物質との相互作用は,E吸収端未満の低エネルギー領域ではL殻電子との間の

光電効果が主である･L特性Ⅹ線エネルギーは極めて低く(Ge‥1.2～1.4keV,Cd:3.2～

3･9keV,Zn:1･0～1･2keV,Tb:3.9～4.8keV(14))検出器結晶内でほぼ100%吸収されてし

まうため,Photo-peakefficiencyはほぼ1となる･光子エネルギーがK吸収端を超える

とK殻電子による光電効果が主となり,Photo-PeakefficiencyはK-eSCapeのため不連

続に低下する･CdZnTbでは3元素のK吸収端エネルギーがそれぞれ異なるため,3箇

所に不連続点が生じる･光子エネルギーが上昇すると,光電効果断面積が急激に低下し,

K-eSCaPeが減少するため,Photo-peakefficiencyは一旦上昇する.光子エネルギーが

さらに上昇するとCompton効果(Incoherentscattering)断面積は徐々に上昇するが,

全相互作用断面積が急激に低下するためElasticescape特にPenetrateescapeが増大

し,Photo-Peakefficiencyは低下していく.

以上がⅩ線光子束に対する半導体検出器のレスポンス特性の一般的傾向であるが,4.

半導体検出器のレスポンス特性は,検出器結晶の種類だけでなく,その形状,サイズお

よびⅩ線の入射方向,線束の大きさ等に依存してくる.一例として,プレーナ型HP-Ge

半導体検出器で,直径:10mm,X線光子入射方向:検出器に垂直,線束サイズ:0.2mm

¢と一定とし,検出器の厚さを5mm,7mm,10mmと変化させた場合のレスポンス特

性(3)をFig.5.19示す.

検出器結晶の厚さが変わってもK･eSCaPefractionおよびComptonescapefraction

はあまり大きな変化はない･これはK-eSCapeおよびComptonescapeが検出器の射出

表面や側表面ではなく,主に入射表面で起きていることを示している(3)

検出器の厚さによって60keV以上のエネルギーでPhoto-Peakefnciencyに大きな差

が生じている･これは結晶内で相互作用を起こさず透過するPenetrateescapeの割合の

変化に起因するものである.

この他,Ⅹ線光子束の検出器への入射角度･入射位置などの測定ジオメトリによって

も,レスポンス特性は異なってくる.
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Fig.5.19厚さが変化した場合のプレーナ型HP-Ge検出器のレスポンス(3)

GraphshowingresponsesofHP-Geplanartypedetectorswithvariousthickness(3).

5.5.2ストリッビング補正について

半導体結晶のエネルギー吸収レスポンスデータを利用したストリッビング補正法は,

スペクトル形状を全体的に補正することができ,かなり真に近いⅩ線スペクトルの推定

を可能にしている.測定装置のエネルギー分解能が極めて悪く,前章で述べたアンフォ

ールディング補正ができないようなスペクトルデータの場合であっても,ストリッビン

グ補正が施してあれば,照射線量や実効エネルギーなどに変換した場合でも,さほど大

きな誤差を生じることはない.

しかし,半導体検出器のレスポンス特性はFig.5.19に例示したように検出器の種類,

測定ジオメトリなどに依存するため,実測Ⅹ線スペクトルをストリッビング法で補正す

る場合,補正計算で使用するレスポンスデータは,実測定に合致した条件で計算された

ものでなければならない.そのためには,半導体検出器結晶の形状,サイズ,p層およ

びn層の不感領域寸法,クライオスダット内の検出器位置などのデータが必要である･

これらの測定試験方法は日本工業規格(JISZ-4520)(16)に規定されている･
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5.6 むすび

前章に引き続いて,半導体検出器を用いて測定されたⅩ線スペクトルの補正方法につ

いて検討した.

半導体検出器のⅩ線光子束に対するエネルギー吸収レスポンスに起因するスペクト

ルの歪みに対しては,単色エネルギー光子束に対する半導体検出器のレスポンスデータ

を利用したストリッビング法により,スペクトルを全体的に補正することができる.た

だし,補正計算で使用するレスポンスデータベースは,実測定に合致した条件であらか

じめモンテカルロ法を用いて作成しておく必要がある.

半導体検出器で測定されたⅩ線スペクトルは,前章で述べたアンフォールディング法

とストリッビング法とを組み合わせた補正により,特性Ⅹ線が明確に分離され,理論的

に考えられるⅩ線スペクトルに非常に近似した形状へ復元することができた.
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第6章 水中における治療用(高エネルギー)

γ線･X線の吸収線量評価

6.1 はじめに

放射線治療で患者に投与される放射線吸収線量は,人体軟部組織と放射線の散乱･

吸収がほぼ等価な水中(以下,水ファントムと記す)において,電離箱線量計を用い

て測定されたPercentage depth dose(PDD),Tissue･maXimum ratio(TMR),

Off-Centerratio(OCR)等(l)~(4)の吸収線量基本データに基づいて計算される.従って,

これらの吸収線量基本データの測定･評価には高い精度が要求される.

放射線治療で用いられる高エネルギーγ･Ⅹ線に対する吸収線量変換係数(電離箱

線量計で得られる電離量から吸収線量への変換係数)cノ(1)~(4)は,測定点における物質

の電離ガスに対する平均制限衝突質量阻止能比(5)(以下,質量制限阻止能比と書く)

rih)med.g｡Sに依存する･高エネルギー放射線の吸収線量に関するA∬M(American
AssociationofPhysicistsinMedicine)プロトコル(l)は,各エネルギーX線に対して

一定値の｢訪′ん軸を示している･これらの値は2次電子平衡厚以上の深度では,2
次電子スペクトルは一定であると仮定して計算された値である.しかし,実際には,

照射野の大きさ,水ファントム内の深度などの照射条件,測定点の違いによって2次

電子スペクトルは変動し,それに伴ってr訪んe佃さらにはCノの値も変動することが
予測される.

本章では,より精確な吸収線量変換係数を導出する手法の確立のために,モンテカ

ルロ法を用いて60Coγ線(1.17MeVおよび1.33MeV),4,6,10MVX線(4,6,10MeV

に加速された電子がターゲット物質に衝突して発生する制動Ⅹ線)を水ファントムに

照射した場合,照射野の大きさ,吸収線量評価点の深度の違いによる2次電子スペク

トルの変化,およびそれに伴う質量制限阻止能比｢訪んe｡,卯∫の変化の度合を調査した.

6.2 Bragg-Grayの空洞理論

高エネルギーγ･Ⅹ線の吸収線量は,電離箱線量計を用いた電離量の測定値から

Bragg-Grayの空洞理論(6)に基づいた計算により求められる.物質中における吸収線量

測定の最も基本となっているBragg-Grayの空洞理論の考え方は次のとおりである.

物質中のある点における吸収線量β椚edは,その点に微小な空洞を置き,その電離空

洞ガス(質量椚)中に生じたイオン対の電荷量9から次式で近似計算できる.

β椚ed=J･『･ぶ

ここで,J=9/椚
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『:電離ガス中で1イオン対を作るに要する平均エネルギー

∫:電離ガスに対する物質の質量阻止能比

ただし,空洞内で発生し空洞から射出する2次電子数と,空洞外で発生し空洞内へ入

射する2次電子数が等しくなる｢電子平衡｣が成立しているという条件が必要である｡

Bragg-Grayの空洞理論の概念図をFig.6.1に示す.

Xィay

Photons

Fig.6.1Bragg-Grayの空洞理論を表す概念図(4)

SchematicdiagramtoillustratetheBragg-Graycavitytheory.(4)

6.3 質量制限阻止能比の計算方法

6.3.1基本計算式

高エネルギーγ･Ⅹ線のような光子束を照射した時の物質の吸収線量£=ま6.2節で

述べたBragg-Grayの空洞理論に基づき,他因子を含めて次式で計算される(l)~(3)

β=〟･Cス･〃(-･ち･ギ｡〃

ここで β:吸収線量【Gy】

〟:電離箱線量計の指示値【C/kg】

C}:吸収線量変換係数【Gy/C/kg】

巫1:線量計の校正定数

たノ:大気補正係数

P′｡〃:イオン再結合損失補正係数

このうち吸収線量変換係数Cノは,次式で与えられる(り･(3)

cス=4･･dw･(呪′r′e)･(叫両･ろ･ろ
ここで｣｡,ん:電離箱線量計の壁材質,形状等で決まる補正係数

取′r:空気中に1イオン対を作るに要する平均エネルギー

e:電子素量

77

(6.2)

(6.3)



第6章 水中における治療用γ･Ⅹ線の吸収線量評価

｢訪ノ榊‥質量制限阻止能比(ここでは物質を水,電離ガスを空気とする)
タd:変位係数

質量制限阻止能町訪ノw｡佃は次式で計算される.

riんん両′
㌣聖毎/州w此r庇dg

dg

(6.4)

ここで d♂倒/庇‥光子と物質との相互作用で発生する2次電子の初期運動エネル

ギースペクトル(モンテカルロ計算で求める)

[上/β(句】w｡′er,【上/β(句】のr‥エネルギーEの電子に対する,水および空気の制限衝突質

量阻止能

【L/JO(E)]w｡te,,[L/p(E)]｡,,の値は,ICRU37(5)のMainTableに与えられている総衝

突質量阻止能データ[∬β(句]椚e｡から換算して用いた.換算時のカットオフエネルギー

はAAPMのデータに従って10keVとした･水および空気についての換算係数L(TA)

/旦乃をFig･`･2に示す･換算後の制限衝突質量阻止能上(r△yβw｡′er,上(r△)/β｡′rを

Fig.`.3に示す.

電子対生成で生じる陽電子に関しては,その発生率(全2次電子数に対する割合)

が0･8%未満と非常に少ないので,陰電子に対する質量阻止能を近似的に用いた.

Cut-0ffenergy,A=10keV
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Fig.`.2総衝突質量阻止能から制限衝突質量阻止能への換算係数

TbtalcollisionmassstopplngPOWertOreStrictedstopplngPOWerCOnVerSion

factor.CitedfromICRU37.
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本章では,以下に述べるモンテカルロシミュレーションによって円形照射野の線束

中心軸上での2次電子スペクトルを求め,それらを(6.4)式に適用して質量制限阻止能

比を計算した(7卜(9)

6.3.2 高エネルギーX線スペクトル

モンテカルロシミュレーションで用いる高エネルギーⅩ線スペクトルは,次のような

Schiffの公式(10)から近似的に計算することができる.

エネルギーE〟(静止エネルギー十運動エネルギー)の加速電子に対してエネルギーた

の光子をβ方向へ放出する微分断面積は次式で計算される.

ゐ(た,ズ)
(沈(加 ト
ヱ片｣月 16ズ2E (且+E｡)2

両~←2+げ五言

ここで,d:定数

Z:ターゲット物質の原子番号

ズ=g〃♂/〟(〟=勒〆)

g=g〟-た

毒=(志〕2･′し
＼

-
一ノ

2

0
【上
2

)l+
2

ト
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(6.5)式を角度∂について積分すると

些=d･.宣
(挽 た

ここで, 占=

潮叫)･ト…･ヰ言師+頼3が 加1ゐ一志+言)]
(6.6)

111〟え

(6.6)式を用いて計算される光子スペクトルを,平均厚さを種々変化させたフラット

ニングフィルタ(タングステン製)で濾過した後のスペクトルを計算で求めた.それ

らを用いモンテカルロ法で各深度,各照射野サイズでのTissue-Maximum ratio(2)･((う)

を計算し,標準データ(2)と最もよく一致するフラットニングフィルタ平均厚での光子

スペクトルを本計算に採用した(8)･(9)

計算対象とする光子束のエネルギーは放射線治療で一般に用いられる4MVX線(電

子加速エネルギー4MeV),6MVX線(同6MeV),10MVX線(同10MeV)の3種

類および60Coγ線(平均光子エネルギー1.25MeVの単一エネルギースペクトルとす

る)とした.計算に採用した高エネルギーⅩ線(4,6,10MV)のフラットニングフィル

タ平均厚を1肋ble丘1に,それらのエネルギースペクトルをFig.6.4に示す.
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Fig.6.4 Schiff式から計算された4,6,10MVX線スペクトル.
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calculatedwiththeSchiff,sformula.
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恥ble6.1計算で採用した高エネルギーⅩ線のターゲット物質および

フラットニングフィルタ平均厚

Tbrgetmaterialandaveragethicknessofnatteningnlterfbr

HighenergyX-raySaPpliedinthisMonteCarlocalculation.

Ⅹ-rayenergy Targetmaterial Thicknessofflatteningfi1ter

4MV Tungsten 5.OmmTungsten

6MV Thngsten 12.5mmTungsten

10MV Copper 15.OmmTungsten

6.3,3 シミュレーションモデル

被照射体が側方に無限大の場合,Fig.6.5(a)に示すような半径Rの円形平行線束に

おいて線束中心軸上で深度dの点で発生する2次電子スペクトルは,Fig.6.5(b)に示す

ようなペンシルビームで入射させた場合の,深度dにおける線束に垂直な半径Rの面

上で発生する2次電子を積算したスペクトルに等しいと考えることができる.高エネ

ルギー光子では側方散乱が少ないことより,側方に有限な被照射体においても両者は

ほとんど等しいものと考えられる.この重ね合わせ原理(Superpositionprinciple)(11)

を利用して円形照射野の線束中心における2次電子スペクトルを求めるモデルを設定

した.

(a)

R

Fig.6.5 重ね合わせ原理

Diagramtoillustratethe

SuPerpOSitionprlnCiple
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Pencilbeam
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Fig.6.`シミュレーションモデル

Diagramtoi11ustratethemodel

fbrthisMonteCarlosimulation.
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シミュレーションモデルをFig."に示す.30×30×30cmの立方体の､水ファント

ムの上面中央に真上からペンシルビームで高エネルギー光子束を入射させ,そのヒス

トリーを追った･そして水ファントム中に設定した内径Rl,外径R2(R2-R.=1cm),

深度dl～d2(d2-dl=2cm)のリング状容積内で生じた2次電子を,その初期運動

エネルギー別にカウントした.円形照射野の線束中心における2次電子スペクトルは,

得られた各リング状容積での2次電子スペクトルを基に,重ね合わせ原理を利用して

求めた(7ト(9)

計算の対象とする物質は水および電離箱線量計の壁材に一般に使用されているポリ

スチレンの2種類,電離ガスは空気とした.計算処理した光子ヒストリー数(シミュレ

ーションで入射させた光子数)は各エネルギー光子で300万個である.

6.4 計算結果

6.4.1 2次電子スペクトル

水ファントム中の深度2～4cm(dl=2cm,d2=4cm)および14～16cm(dl=14cm,

d2=16cm)の各リング状容積内で生じた2次電子の初期運動エネルギー分布を

Fig･6.7(60Coγ線),およびFig.6.8(10MVX線)に示す.ここには示さないが,4MVお

よび6MVX線の場合もエネルギー範囲は異なるがFig.6.8に示した10MVX線とほぼ

同様な分布傾向を示した.

リング半径が0～1cm(Rl-R2=0-1cm)の2次電子スペクトルは,リング径が1cm

以上のものと比べて明らかに形状が異なっている.これはリング径0～1cmのスペク

トルが入射1次線光子と物質との相互作用で発生する2次電子を含んでいるのに対し,

リング径1cm以上ではすべて散乱光子と物質との相互作用による2次電子であるた

めである.全体的に,リング径が小さいほど,またリング径が同じであれば深度が大

きい所ほど高エネルギー成分が増える傾向にある(7),(8)

半径Rの円形照射野で深度dの線束中心で生じる2次電子のエネルギー分布¢｡..くは､

Fig･`･7,Fig･`･8に示した各リング状容積で発生した2時電子スペクトルデータ¢｡,-､を

次式のように積算して求めることができる.

¢｡,尺=だ¢ゎオ
(6･7)

(5.7)式で計算した水ファントム中の深度2～4cm(dl=2cm,d2=4cm)および14

～16cm(dl=14cm,d2=16cm),直径6,18,30cm¢円形照射野の線束中心における2

次電子の初期運動エネルギー分布をFig.6.9(60Coγ線),およびFig.6.10(10MVX線)

に示す.
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Secondaryelectronspectraonthebeamaxisofcircular丘elds･(60cogammaray)(7)
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Fig･6･9,Fig･6.10に示した線束中心における2次電子スペクトル分布は,照射野サイ

ズが大きくなるほど高エネルギー成分が減少し,低エネルギー領域に分布が集中する

傾向が見られる.これは照射野サイズが大きいほど散乱線光子数が増大し,線束中心

近傍を通過する散乱光子が多くなって,そこで発生する2次電子のエネルギーも相対

的に小さくなるためである.この傾向は深度が大きくなるほど顕著になる.このよう

に同じスペクトルを持つ高エネルギーγ･Ⅹ線を照射した場合でも,照射野の大きさ

や被照射体内の深度などによって,光子と物質との相互作用で発生する2次電子の初

期運動エネルギー分布は,かなり変化することが明らかとなった.

6.4.2 質量制限阻止能比

前節で求めた円形照射野の線束中心における2次電子スペクトルデータを基にして,

(6.4)式を用いて質量制限阻止能比(水/空気,ポリスチレン/空気)を計算した.照

射野の半径は0,2,4,6,8,10,15cmの6種類,深度はOcmから30cmまで2cm間隔

とした.照射野半径Ocmとは,散乱光子を含まない1次線光子と物質との相互作用で

発生した2次電子スペクトルのみを計算対象にするという意味を持つものである(4).

質量制限阻止能比の計算結果を1払ble6.2(60Coγ線,水/空気),Tゝble6.3(60Coγ

線,ポリスチレン/空気),1臨ble6.4(4MVX線,水/空気),1もble6.5(4MVX線,

ポリスチレン/空気),Thble6.6(6MVX線,水/空気),1払ble6.7(6MVX線,ポ

リスチレン/空気),1払ble6.8(10MVX線,水/空気),1払ble6.9(10MVX線,ポリ

スチレン/空気)に示す.
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恥ble6.2 平均制限衝突質量阻止能比(水/空気).60Coγ線

Averagemassrestrictedstoppingpowerratios(water/air)for60coγ-ray

Field

Radius

Depth
｢訪)w｡te,,｡i,hr60c｡γ-ray,△=.｡keV

Ocm 2cm 4cm 6cm 8cm lOcm 15cm

4

6

8

一

一

一

2

4

6

8-10

10-12

12-14

14-16

16-18

18-20

20-22

22-24

24-26

26-28

28-30

1.132 1.136 1.138

1.132 1.137 1.139

1.132 1.137 1.139

1.132 1.137 1.140

1.132 1.138 1.140

1.132 1.138 1.140

1.132 1.138 1.140

1.132 1.138 1.141

1.132 1.138 1.141

1.132 1.138 1.141

1.132 1.138 1.141

1.132 1.138 1.141

1.132 1.138 1.141

1.132 1.138 1.140

1,132 1.137 1.140

1.139 1.140

1.140 1.141

1.141 1.141

1.141 1.142

1.141 1.142

1.141 1.142

1.142 1.142

1.142 1.142

1.142 1.142

1.142 1.142

1.142 1.142

1.142 1.142

1.142 1.142

1.141 1.142

1.141 1.141

1.141 1.141

1.141 1.142

1.142 1.142

1.142 1.143

1.142 1.143

1.142 1.143

1.142 1.143

1.142 1.143

1.143 1.143

1.143 1.143

1.143 1.143

1.143 1.143

1.143 1.143

1.142 1.143

1.142 1.142

1もble6.3 平均制限衝突質量阻止能比(ポリスチレン/空気).60Coγ線

Averagemassrestrictedstoppingpowerratios(POlystyrene/air)fbr60coγ-ray

Field

Radius

Depth

)p｡bw少rene,｡i,for60coγ-ray,△=10keV

Ocm 2cm 4cm 6cm 8cm 10cm 15cm

0-2cm

2-4

4-6

6-8

8-10

10-12

12-14

14-16

16-18

18-20

20-22

22-24

24-26

26-28

28-30

1.107 1.114 1.118 1.120

1.107 1.115 1.119 1.121

1.107 1.116 1.120 1.122

1.107 1.116 1.120 1.122

1.107 1.117 1.121

1.107 1.117 1.121

1.107 1.117 1.121

1.107 1.118 1.122

1.107 1.118 1.122

1,107 1.118 1.122

1.107 1.118 1.122

1.107 1.118 1.122

1.107 1.118 1.122

1.107 1,117 1.121

1.107 1.116 1.120

1.121 1.122 1.123

1.122 1,123 1.124

1.123 1.124 1.125

1.123 1.124 1.125

1.123 1.124 1.124 1.125

1.123 1.124 1.125 1.125

1.123 1.124 1.125 1.125

1.124 1.124 1.125 1.126

1.124 1.124 1.125 1.126

1.124 1.124 1,125 1.126

1.124 1.125 1.126 1.126

1.124 1.124 1.125 1.126

1.123 1.124 1.124 1.125

1.123 1.124 1.124 1.125

1.122 1.123 1.124 1.125
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Tもble6.4 平均制限衝突質量阻止能比(水/空気).4MVX線

Averagemassrestrictedstoppingpowerratios(Water/air)fbr4MVX-ray

Field

Radius

Depth
(訪)w｡te,,｡i,fo,.MV-,ay,△=1｡keV

Ocm 2cm 4cm 6cm 8cm lOcm 15cm

0-2cm

2-4

4-6

6-8

8-10

10-12

12-14

14-16

16-18

18-20

20-22

22-24

24-26

26-28

28-30

1.134 1.137 1.139

1.134 1.138 1.140

1.133 1.138 1.140

1.133 1.138 1.140

1.133 1.138 1.140

1.132 1.138 1.140

1.132 1.138 1.140

1.132 1.138 1.141

1.131 1.138 1.141

1.131 1.138 1.141

1.130 1.138 1.141

1.130 1.138 1.140

1.129 1.137 1.140

1.129 1.137 1.140

1.129 1.135 1.139

1.140 1.141 1.141 1.142

1.141 1.141 1.142 1.142

1.141 1.141 1.142 1.142

1.141 1.142 1.142 1.143

1.141 1.142 1.142 1.143

1.142 1.142 1.142 1.143

1.142 1.142 1.143 1.143

1.142 1.142 1.143 1.143

1.142 1.142

1.142 1.142

1.142 1.142

1.142 1.142

1.141 1.142

1.141 1.142

1.140 1.141

1.143 1.143

1.143 1.143

1.143 1.143

1.143 1.143

1.142 1.143

1.142 1.143

1.142 1.142

恥ble6.5 平均制限衝突質量阻止能比(ポリスチレン/空気).4MVX線

Averagemassrestrictedstoppingpowerratios(polystyrene/air)fbr4MVX-ray

Fietd

Radius

Depth
(訪)p｡"ene,｡i,fo,4MVX-,ay,△=10keV

Ocm 2cm 4cm 6cm 8cm lOcm 15cnl

0-2cm

2-4

4-6

6-8

8-10

10-12

12-14

14-16

16-18

18-20

20-22

22-24

24-26

26-28

28-30

1.112 1.117 1.119

1.112 1.117 1.120

1.111 1.118 1.121

1.111 1.118 1.121

1.110 1.118 1.122

1.110 1.1178 1.121

1.109 1.118 1.122

1.108 1.1柑 1.122

1.108 1.118 1.122

1.108 1.118 1.122

1.107 1.118 1.122

1.106 1.118 1.122

1.106 1.117 1.122

1.105 1.116 1.121

1.104 1.114 1.119

1.121 1.122 1.123 1.124

1.122 1.122 1.124 1.124

1.123 1.124 1.124 1.125

1.123 1.124 1.124 1.125

1.123 1.124 1-125 1.125

1.123 1.124 1.125 1.125

1.124 1.124 1.125 1.126

1.124 1.125 1.125 1.126

1.124 1.125 1.125 1.126

1.124 1.125 1.125 1.126

1.124 1.125 1.125 1.126

1.124 1.124 1.125 1.126

1.123 1.124 1.125 1.125

1.123 1.124 1.125 1.125

1.122 1.123 1.124 1.125
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恥ble6.6 平均制限衝突質量阻止能比(水/空気).6MVX線

Averagemassrestrictedstoppingpowerratios(water/air)fbr6MVX-ray

Field

Radius

Depth
｢訪)w｡,e,,｡i,fo,6MVX-ra弟△=1｡keV

Ocm 2cm 4cm 6cm 8cm 10cm 15cm

0-2cm

2-4

4-6

6-8

8-10

10-12

12-14

14-16

16-18

18-20

20-22

22-24

24-26

26-28

28-30

1.125 1.132

1.125 1.133

1.124 1.133

1.123 1.133

1.123 1.134

1.122 1.134

1.121 1.134

1.121 1.134

1.120 1.134

1.119 1.134

1.119 1.133

1.118 1.133

1.117 1.132

1.117 1.132

1.116 1.129

1.136 1.138

1.137 1.139

1.137 1.139

1.138 1.140

1.138 1.140

1.138 1.140

1.138 1.140

1.138 1.140

1.139 1.140

1.138 1.140

1.138 1.140

1.138 1.140

1.138 1.140

1.137 1.139

1.135 1.138

1.139 1.139 1.140

1.140 1.141 1.141

1.140 1.141 1.142

1.141 1.141 1.142

1.141 1.142 1.142

1.141 1.142 1.142

1.141 1.142 1.142

1.141 1.142 1.142

1.141 1.142 1.143

1.141 1.142 1.142

1.141 1.142 1.142

1.141 1.142 1.142

1.141 1.142 1.142

1.140 1.141 1.142

1.139 1.140 1.141

1払ble6.7 平均制限衝突質量阻止能比(ポリスチレン/空気).6MVX線

Averagemassrestrictedstoppingpowerratios(polystyrene/air)fbr6MVX-ray

Field

Radius

Depth
｢拓)p｡",ene,｡i,b,6MVX,a"△=.｡keV

Ocm 2cm 4cm 6cm 8cm lOcm 15cm

0-2cm

2-4

4-6

6-8

8-10

10-12

12-14

14-16

16-18

18-20

20-22

22-24

24-26

26-28

28-30

1.100 1.110

1.100 1.112

1.099 1.112

1.098 1,112

1.097 1.113

1.097 1.113

1.096 1.113

1.095 1.113

1.094 1.113

1.093 1.113

1.093 1.113

1.092 1.112

1.091 1.111

1.090 1.110

1.090 1.107

1.115 1.1柑 1.120

1.117 1.120 1.121

1.118 1.120 1.122

1.118 1.121 1.122

1.119 1.121 1.123

1.119 1.122 1.123

1.119 1.122 1.123

1.119 1.122 1.123

1.119 1.122 1.123

1.119 1.122 1.123

1.119 1.122 1.123

1.119 1.122 1.123

1.118 1.121 1.123

1.118 1.121 1.122

1.115 1.119 1.121

1.121 1.122

1.122 1.123

1.123 1.124

1.123 1.124

1.124 1.125

1.124 1.125

1.124 1.125

1.124 1.125

1.124 1.125

1.124 1.125

1.124 1,125

1.124 1.125

1,124 1.125

1.123 1,124

1.122 1.123
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恥ble6･8 平均制限衝突質量阻止能比(水/空気).10MVX線

Averagemassrestrictedstoppingpowerratios(water/air)fbrlOMVX-ray

Field

Radius

Depth
(訪)w｡te,,｡i,b,1｡MVX_ra"△=1｡keV

Ocm 2cm 4cm 6cm 8cm lOcm 15cm

0-2cm

2-4

4-6

6-8

8-10

10-12

12-14

14-16

16-18

18-20

20-22

22-24

24-26

26-28

28-30

1.118 1.127 1.133

1.117 1.129 1.134

1.116 1.129 1.135

1.115 1.129 1.136

1.114 1.130 1.136

1.113 1.130 1.136

1.112 1.130 1.136

1.110 1.129 1.136

1.109 1.129 1.136

1.108 1.129 1.136

1.107 1.128 1.136

1.106 1.128 1.136

1.105 1.127 1.135

1.104 1.125 1.134

1.103 1.122 1.131

1.135 1.137

1.137 1.139

1.138 1.139

1.138 1.140

1.139 1.140

1.139 1.140

1.139 1.140

1.139 1.140

1.139 1.140

1.139 1.140

1.139 1.140

1.139 1.140

1.138 1.139

1.137 1.139

1.136 1.138

1.138 1.139

1.139 1.141

1.140 1.141

1.141 1.141

1.141 1.142

1.141 1.142

1.141 1.142

1.141 1.142

1.141 1.142

1.141 1.142

1.141 1.142

1.141 1.142

1.141 1.142

1.140 1.141

1.139 1.140

1払ble`.9 平均制限衝突質量阻止能比(ポリスチレン/空気).10MVX線

Averagemassrestrictedstoppingpowerratios(polystyrene/air)fbrlOMVX-ray

Field

Radius

Depth
(ih)p｡｡w｡nne,｡i,fo,1｡MVX-,ay｡=1｡keV

Ocm 2cm 4cm 6cm 8cm lOcm 15cm

0-2cm

2-4

4-6

6-8

8-10

10-12

12-14

14-16

16-18

18-20

20-22

22-24

24-26

26-28

28-30

1.091 1.104 1.111 1.115 1.117 1.119 1.121

1.090 1.106 1.114 1.118 1.120 1.121 1.122

1.089 1.107 1.115 1.119 1.121 1.122 1.123

1.088 1.107 1.116 1.119 1.121 1.122 1.124

1.086 1.108 1.116 1.120 1.122 1.123 1.124

1.085 1.108 1.117 1.120 1.122 1.123 1.124

1.085 1.108 1.117 1.120 1.122 1.123 1.124

1.083 1.108 1.117 1.120 1.122 1.123 1.124

1.082 1.107 1.117 1.120 1.122 1.123 1.124

1.081 1.107 1.117

1.079 1.107 1.117

1.078 1.106 1.116

1.077 1.105 1.115

1.076 1.103 1.114

1.075 1.099 1.111

1.120 1.122

1.120 1.122

1.120 1.122

1.119 1.121

1.118 1.121

1.116 1.118

1.123 1.124

1.123 1.124

1.123 1.124

1.123 1.124

1.122 1.123

1.120 1.122
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6.5 考 察

AAPMが｢高エネルギー放射線の吸収線量に関するプロトコル｣(1)で示している各

エネルギーⅩ線に対する質量制限阻止能比｢紡ん軸を恥ble…に示す.
これらのデータは,1次線光子スペクトルから直接的に計算されたものであり(た

だし,60Coγ線のみはファントム内散乱線を含んだ光子スペクトルから計算されてい

る),照射野の大きさ,深度に関係なく一定値となっている.

Tbble6.10 AAPMが示している質量制限阻止能比(1)

AveragemassrestrictedstoppingpowerratiosgivenintheAAPMprotocol(1)

Photonbeam
｢訪ノme｡.卵S

△=10keV

Ⅵねter/air Polystyrene/air

60coγ-ray 1.134 l.113

4MVXィ町 l.13l 1.108

6MVX-ray 1.127 l.103

10MVXィay 1.117 1.094

60Coγ線を除く高エネルギーⅩ線の質量制限阻止能比の計算結果においてAAPM

のデータに相当するものは,1払ble丘4～1払ble`.9の照射野半径Ocm(散乱線を含まな

い),深度0～2cmに対する値であり､各エネルギーとも0.5%以下の差異でよく一致

している.60Coγ線についてのAAPMのデータは,1払ble6.2,1払ble6.3の照射野半径

2cm,深度0～2cmの値に相当するものと考えられるが,両者は非常によく一致して

いる.照射野半径Ocmの1次線のみによる値とAAPMのデータと比較して,4MV

X線に対する値と60Coγ線に対する値の大小が逆転しているのは,前述のとおり60Co

γ線についてのAAPMの値は散乱線を含んだ光子スペクトルに基づいて計算されて

いるためと考えられる.

照射野半径Ocmの1次線のみによる値で,60Coγ線が深度に関係なく一定であるの

に対し,4,6,10MVの高エネルギーⅩ線では深度が大きくなるにしたがって質量制限

阻止能比の値が低下している.これは60Coγ線が単一エネルギー光子束であるのに対

し,高エネルギーⅩ線はFig.6.4に示したように連続スペクトルを持っており,入射Ⅹ

線束が被照射体によって徐々に濾過されて深部ほどⅩ線スペクトルの低エネルギー成

分が減少するため､それに伴って2次電子スペクトルの低エネルギー成分も減少する

ためである.

AAPMプロトコルに示された質量制限阻止能比は,1次散乱光子が最終結果に及ぼ
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す影響は無視できるものとして,入射1次線光子スペクトルから直接的に計算された

ものである(Ⅰ2).1次散乱光子の影響を調べるために,別途10MVX線で2次以上の散

乱線を無視したシミュレーションを行なった.このシミュレーションで得られた照射

野10×10cm,深度10cmの点における2次電子スペクトルから算出した質量制限阻

止能比は,計算結果(1払ble6.8)に示した照射野半径Ocm,深度0～2cmの値と約0.5%

の差であり,確かに大きな影響を与えるものとは考え難い.しかし,実際の照射では

入射する線束が同じエネルギーであっても,照射野サイズおよび線量評価点の深度に

よっては,2次以上の多重散乱線が多く含まれるため(13j,計算結果に示したように最

大2%以上の差が生じており,これらの影響は無視できないものである.

全体的に,照射野半径が大きくなるにしたがって質量制限阻止能比の値は1次線エ

ネルギーに関係なく,ほぼ一定値に近づく傾向にある.これは,散乱練成分が多くな

ると低エネルギーの2次電子成分が激増するため,高エネルギーの2次電子成分は質

量制限阻止能比の値にあまり影響しなくなるためと考えられる.

照射野半径(Ocmを除く)が同じであれば,深度が大きくなるにしたがって質量制

限阻止能比の値も大きくなるが,射出面に近い領域(深度28～30cm)では深度とと

もに値が低下する.これは深度が大きくなるにしたがって1次線光子に対する散乱線

光子の割合が増加するため(t3)であるが,射出面近傍では後方散乱線が減少するため,

逆に2次電子スペクトルの低エネルギー成分が減少し,質量制限阻止能比の値が低下

するものと考えられる.この傾向は入射線束のエネルギーが大きいほど顕著になる.

6.6 むすぴ

モンテカ/レロシミュレーションを用いて高エネルギーγ･Ⅹ線照射時の被照射体内

における2次電子スペクトルを求め,そのスペクトルデータから水およびポリスチレ

ンの空気に対する質量制限阻止能比を計算した.

入射1次線と物質との相互作用で生じる2次電子のみによる電子スペクトルから計

算した質量制限阻止能比は,AAPMプロトコルに示されている値と0･5%以内でよく

一致した.しかし円形照射野において多重散乱を考慮した2次電子スペクトルに基づ

いて得られた質量制限阻止能比は,照射野半径,被照射体内の深度によって変化し,

AAPMの値と最大2%以上の差異が見られた.この差異は,そのまま吸収線量の投与

誤差につながるものであり,放射線治療効果にまで影響を及ぼす可能性があるt

放射線治療で要求されるトータル誤差±5%未満の線量投与精度を満足するために

は,さらに高精度の吸収線量基本データの測定,評価が必要となる･より精確な吸収

線量の測定･評価計算には,恥ble6.2～`.9に示した多重散乱線を考慮した2次電子ス

ペクトルに基づいて計算された質量制限阻止能比を用いるべきである･
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第7章 患者体内における治療用X線の吸収線量評価法

7.1 はじめに

高エネルギーⅩ･γ線による放射線治療計画では,直方体の水(以下,水ファント

ムと記す)中で測定されたTissue-Maximumratio(TMR),Outputfactor,0ffcenter

ratio(OCR)などの基本データ,およびX線CT(ComputedTbmography)で得られ

た患者の3次元画像情報を基にして,患者体内で最適な吸収線量分布が得られるよう

な照射方法が立案される.照射方法に基づいて上記の基本データから得られる水ファ

ントム中の吸収線量分布を患者人体内の線量分布に置き換えるための,不均質補正を

はじめとする線量計算アルゴリズムは,これまで種々発表されている(l卜(7).最近では

市販の放射線治療計画用コンピュータにも3次元的に散乱線々量を計箕するアルゴリ

ズムが組み込まれ,ルーチンの治療計画で3次元線量計算が行えるようになった.

しかし,例えば高エネルギーⅩ線束を用いて肺のような低密度領域を小照射野で照

射した場合,低密度領域内での吸収線量は,これらの不均質補正計算で評価される値

よりかなり低く,その密度および照射野の大きさに大きく影響されることが報告され

ている(7ト(9).また最近注目されているラジオサージエリーに使用されるような数mm

～数cm¢のナロービーム(10)~(14)などでは,ルーチンの線量計算では大きな計算誤差が

生じることが知られている.

これは,高エネルギーⅩ線束の場合,1次線光子と物質との相互作用で発生する2

次電子の飛程が特に低密度領域で非常に大きくなり,小照射野では線束中心において

も,側方向の電子平衡が成立していない状態になるのに対し,現在の線量計算アルゴ

リズムには2次電子の飛程によるエネルギー伝播(Electrontransport)が考慮されて

いないためである(6).

本章では,非電子平衡下で観測される吸収線量の変化特性のメカニズムを解明する.

そしてモンテカルロシミュレーションを用いて計算した微分1次線々量という新しい

概念を考え,それを応用して上述のような電子平衡が成立していない領域をも含めた

高エネルギーⅩ線の1次線々量の評価方法について述べる.

7.2 小照射野における特異現象

Fig.7.1は,肺を想定したサンドウィッチ型不均質モデル(Fig･7･2)に真上から10MV

X線を照射した時の,線束中心軸上におけるTMR*をモンテカルロ法で求めたもので

ある(15).ファントムモデルは3層から成っていて第1層は厚さ3cmの水,肺を想定し

*TMRの定義はAppendixを参照
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た第2層は厚さ15cmで,相対電子密度を0.2,0.3および1.0と可変とし,第3層は

厚さ6cmの水を想定している.グラフ横軸は入射表面からの深度,縦軸はTMRであ

る･照射野の大きさを20×20cm,10×10cm,5×5cm,第2層の密度を1.0,0.3,

0.2とした照射条件で計算した.

照射野20×20cmでは,第2層の密度が小さくなるほど光子の透過率が高くなって

深部線量は大きくなる.これは,これまでごく普通に考えられていた変化傾向である.
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しかし,照射野を小さくしてゆくと,肺を想定した第2層の中で密度が′トさいほど

深部線量も小さくなり,第3層でre-buildup現象が起こるようになる.この現象は実

測でも確認されているが(9j,通常の放射線治療計画で使用されている線量計算法が想

定している概念とは異なるものである.

このような現象が起こる原因を調べてみた.

Fig･7.3はFig.7.1に示したTMRを1次線成分と散乱線成分に分離して,第2層の密

度ごとに表したものである.第2層の密度が1.0の場合,照射野サイズが′トさくなる

と散乱線々量は減少するが1次線々量には変化はない.密度が小さくなると,散乱線々

量は密度1.0の場合と同様に変化するが,1次線々畳も大きく低下していることが分

かる･これにより,肺のような低密度領域を小さな照射野で照射した場合,肺内線量

が低下するのは,主に1次線々量の変化によるものであることが分かる(15)
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Fig.7.4は,10MVX線で単位面積あたりの入射光子フルエンスを一定にして,照射

野サイズを変化させた時の,水ファントム中の深度5cmの線束中心における吸収線量

の変化を示したものである(16).横軸が照射野の直径,縦軸が相対線量で,10×10cm
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照射野の吸収線量で正規化してある.

照射野が小さくなってラジオサージエリーで使用されるような数cm¢以下の領域

になると,線量が急激に低下する現象が起こる.この急激な線量低下は光子エネルギ

ーが高いほど大きな照射野サイズから起こり始めている.

Fig･7･5は10MVX線ナロービームの水中での深部線量を1次線成分,散乱線成分に

分けて表したものである(16)･横軸は深度,縦軸はPercentageDepthdose(PDD)*で,

10×10cm照射野の最大値で正規化してある.散乱線々量は照射野が小さくなると漸

次小さくなってゆき,やがて0に近づく.1次線々量は3cm¢までは変化せず,それ

以下になると急に低下し始めている.

このような照射野サイズによる1次線々量の変化は,1次線光子の相互作用で発生

する2次電子の飛程に関係するものと考えられる.
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7.3 高エネルギーX線照射時の2次電子平衡

ここで､高エネルギーⅩ線照射時の2次電子平衡について考えてみる.Fig.7.`は光

子と物質との相互作用で発生する2次電子の飛程を,線束と平行方向および直交方向

に分け,単純化した模式図で表したものである(17)

~｢
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Ofbeamdirection
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Ofsidedirection

Kema

100

卯

A･lField
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山
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Fig.7.`Ⅹ線束と平行方向(左)および直交方向(右)の2次電子平衡(17)

Schematicdiagramtoillustratetheelectronequilibriumphenomenonindirectionofparallel

(1efthand)andperpendicular(righthand)totheX-raybeam(17)

まず,線東平行方向(Fig.7.`左)について見る.入射した光子の減衰を考えないも

のとして,線束に沿った各単位容積内における1次線光子に起因するKerma'(Kinetic

EnergyReleasedintheMaterial)(18)(以下1次線Kermaと記す)を100と仮定す

る.2次電子の線東方向の飛程を単位容積4つ分とし,電子の運動エネルギーは4つ

の容積に均等に付与されるものとする.1番目の容積の吸収線量は,その容積内で発

生した電子のみからエネルギー付与があり,25となる.2番目の容積では,1番目の

容積で発生した電子と2番目の容積で発生した電子からエネルギー付与を受け,吸収

線量は50となる.同様にして3番目は75,4番目以降の容積の吸収線量は100とな

りKermaと等しくなる.このようにして線東方向の2次電子平衡は成立し,入射表面

'Kermaの定義はAppendixを参照
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近傍のbuildup現象が起こることは一般によく知られている.

同様に,線束に直交方向(Fig.7.`右)について考えてみる.今度は単位容積を横方

向に区切り,各容積の1次線Kermaを100,電子の横方向の飛程を単位容積4つ分と

し,電子エネルギーは4つの容積に均等に付与されるものとする.線束中心に位置す

る容積の線量についてみると,照射野がAで示した範囲以上であれば,4つの単位容

積で発生した電子からエネルギー付与があり,吸収線量は100となり,横方向の電子

平衡が成立する.しかし,照射野を小さくしてBで示した大きさとした場合,線束中

心の吸収線量は,2つの単位容積で発生した電子からのみエネルギー付与があるだけ

で,吸収線量としては50に低下してしまう.

この現象が,Fig.7.3,Fig.7.5で示した1次線々量低下の原因であり,2次電子の横

方向飛程より小さい照射野では,線束中心軸上において横方向の電子平衡が成立して

いない状態となるためであることが分かる.

7.4 非電子平衡を考慮した3次元線量計算

現在,放射線治療計画装置で使われている線量計算アルゴリズムは多種類あり,

EquivalentTAR法など3次元計算法も日常的に使用されている.しかし,これらは散

乱線々量のみを3次元的に評価するものであって,先に示したような1次線光子によ

る2次電子の3次元的なエネルギー伝播に起因する現象を捉えることはできない.

そこで､2次電子のエネルギー伝播を考慮した線量計算アルゴリズムの構築を目的

に,微分1次線々量という新しい概念を考え,それを利用した3次元線量計算法を考

案した.

7.4.1微分1次線々量の定義

Fig.7.7に示すように1次線光子束が水ファントム(相対電子密度を1.0とする)中

のある一点(勅,γ仇Zの)で相互作用を起こした時,その点からいろいろな方向へ向かっ

て2次電子が発生する.相互作用点で発生した2次電子およびそれに付随して発生し

た∂線,制動放射線によってファントム中の任意点(ズ′,γ′,Z′)における微小容積に付

与されるエネルギーを微分1次線々量(15)(diffbrentialprimarydose)と定義し,

PD(ズ′,γ′,Z上)もしくはP[,(私zヱ)と表記する.ただし月′2=ズア+γごとする.

ある相互作用点に対する物質中の全ての微小容積の微分1次線々量の合計は,その

相互作用点(ズ仇ルZ〃)における1次線Eermaに等しい.微分1次線々量は,この相

互作用点における1次線Kermaを1.0として規格化する.
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Fig.7.7 微分1次線々量の定義

Schematicdiagramtoillustratethede丘nitionofthedi脆rentialprimarydose

7.4.2 微分1次線々量の計算

前節で定義した微分1次線々量データを,モンテカルロ法を用いて計算した.1次

線光子束は4,6,10MVX線とし,その光子スペクトルはScbiだ公式(19)を用いて計算

した.1次線スペクトルは,物質中の深度によって変化し,それに伴い微分1次線々

畳も変化するので,ここでは専断的に水中深度5cm透過後のスペクトルをもってⅩ線

光子フルエンスのスペクトルとした.さらに,相互作用点で相互作用を起こす光子ス

ペクトルは上述のごとく計算した光子フルエンススペクトルに各光子エネルギーに対

する物質(水)の相互作用断面積をWeightingfactorとして乗じたものとなる(15)

電子対生成が起こる確率は10MVX線の場合で約2%と小さい(4,6MVX線ではさ

らに少ない)ので,相互作用点で起こる相互作用の種類は,非弾性散乱のみとした.

相互作用点における光子散乱角度の確率分布および散乱後の光子エネルギーを,

Klein-Nishinaの式をIncoherentscatteringfunction(20)で補正した式を用いて,散乱

角度0.5度ごとに計算し,Systematicsampling法(21)により光子散乱角に対応する2

次電子の初期散乱角度および初期運動エネルギーを求めた･2次電子の軌跡は,その

飛程を多数の直線状の小区間に分割し,各区間点ごとでの電子の散乱角度をサンプリ

ングすることにより追跡した.小区間の分割および散乱角度はMoliere理論を補正し
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たBethe理論(21)に基づいて決定した.2次電子のエネルギー損失に伴う∂線および制

動放射線は,今回の水という物質を考えればそのエネルギーがかなり低いことから,

これらの発生は考慮せず,1次線光子と物質との相互作用で発生した2次電子のエネ

ルギー損失のみによってエネルギーが伝播されるものとした.各小区間で失われるエ

ネルギーは,その小区間に均等に付与されるものとして処理した.

Fig･7･8に示すように,X線束中心を中心軸とし,内径と外径の差2mm,厚さ2mm

の各リング状容積の中に付与されたエネルギーを各リングごとにカウントした.カウ

ント時,付与エネルギーに当該角度に散乱される確率をWeightingfactorとして乗じ

た･ここでカウントされたエネルギータgは,上記の定義により

ち(ズ,γ,Z)=2方ズ2り2･ち(ズ,γ,Z) (7.1)

で表すことができる.

2次電子のヒストリー数は,0.5度ごとのSystematicsampling法で決定された各

光子散乱角度について2万個とし,総計720万個とした.

計算された微分1次線々量データ(2戒･ろ)(凡z)で表示)をFig.7.9,恥ble7.1
(4MVX線),Tbble7.2(6MVX線),Tbble7.3(10MVX線)に示す.

恥ble7.1,7.2,7.3の横方向パラメータ則も線束中心からの距離月= ズ2+γ2を表す.

Fig.7.8 微分1次線々量データ計算のためのリング状容積のジオメトリ

Geometricaldiagramtoillustratetheunitring,inwhichenergydepositwere

SCOredforobtainingthedi鮎rentialprimarydosedata.
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1払ble7.14MVX線の微分1次線々量

Thedi鮎rentialprimarydosefor4MVX-ray

0～2

〝〃朋 2′､4 4′､6 6～8 8へ10 10～12 ▲12～14 14～16 16～18 18/､､ノ20

一4～-2

-2′､0

0～2

2′､′4

4～6

6～8

8～10

10～12

12′､･ノ14

14～16

16～18

0.0000 0.0000 0.0000 0.0000 0.0000 0.0000 0.0000 0.0000 0.0000 0.0000

0.0028 0.0010 0.0003 0.0001 0.0000 0.0000 0.0000 0.0000 0.0000 0.0000

0.5458 0.0221

0.1594 0.0489

0.0534 0.0405

0.0185 0.0229

0.0065 0.0107

0.0022 0.0042

0.0007 0.0013

0.0001 0.0003

0.0000 0.0000

0.0026 0.0004

0.0085 0.0016

0.0119 0.0028

0.0102 0.0030

0.0063 0.0023

0.0029 0.0012

0.0010 0.0003

0.0002 0.0000

0.0000 0.0000

0.0001 0.0000

0.0003 0.0000

0.0006 0.0001

0.0007 0.0001

0.0005 0.0001

0.0003 0.0000

0.0001 0.0000

0.0000 0.0000

0.0000 0.0000

0.0000 0.0000

0.0000 0.0000

0.0000 0.0000

0.0000 0.0000

0.0000 0.0000

0.0000 0.0000

0.0000 0.0000

0.0000 0.0000

0.0000 0.0000

0.0000 0.0000

0.0000 0.0000

0.0000 0.0000

0.0000 0.0000

0.0000 0.0000

0.0000 0.0000

0.0000 0.0000

0.0000 0.0000

0.0000 0,0000

1ねble7.2 6MVX線の微分1次線々量

Thedi脆rentialprimarydosefor6MVX-ray

0～2

〝〃朋 2～4 4～6 6～8 8′-10 10′-12 12～14 14～16 16～18 18～20

-4～-2

-2～0

0′､ノ2

2～4

4′､)6

6′､8

8～10

10～12

12～14

14～16

16～18

18～20

20～22

22～24

24～26

0.0000 0.0000 0.0000 0.0000 0.0000 0.0000 0.0000 0.0000 0.0000 0.0000

0.0021 0.0010 0.0003 0.0001 0.0000 0.0000 0.0000 0.0000 0.0000 0.0000

0.3712 0.0190

0.1601 0.0459

0.0714 0.0460

0.0322 0.0340

0.0149 0.0219

0.0071 0.0129

0.0035 0.0072

0.0018 0.0040

0.0009 0.0021

0.0004 0.0010

0.0002 0.0004

0.0001 0.0001

0.0000 0.0000

0.0028 0.0007

0.0094 0.0022

0.0149 0.0044

0.0158 0.0059

0.0134 0.0061

0.0099 0.0054

0.0065 0.0041

0.0040 0.0028

0.0022 0.0017

0.0011 0.0009

0.0005 0.0004

0.0002 0.0001

0,0000 0.0000

0.0002 0.0001

0.0006 0.0002

0.0013 0.0004

0.0020 0.0006

0.0025 0.0009

0.0025 0.0010

0.0021 0.0009

0.0015 0.0007

0.0010 0,0004

0.0005 0.0002

0.0002 0.0001

0.0000 0.0000

0.0000 0.0000

0.0000 0.0000

0.0000 0.0000

0.0001 0.0000

0.0002 0.0001

0.0003 0.0001

0.0003 0.0001

0.0003 0.0001

0.0003 0.0001

0,0002 0.0000

0.0001 0.0000

0.0000 0.0000

0.0000 0.0000

0.0000 0.0000

0.0000 0.0000

0.0000 0.0000

0.0000 0.0000

0.0000 0.0000

0.0000 0.0000

0.0000 0.0000

0.0000 0.0000

0.0000 0,0000

0.0000 0.0000

0.0000 0.0000

0.0000 0.0000

0.0000 0.0000

0.0000 0.0000
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Table7.310MVX線の微分1次線々量

Thedi鮎rentialprimarydoseforlOMVX-ray

0′-2

〝〃朋 2～4 4～6 6～8 8～10 10～12 12～14 14～16 16～18 18～20

鵬4へ/-2

･一一2へ0

0～2

2′､4

4～6

6～8

8～10

10′､12

12′㌧14

14一-16

16～18

18~-20

20/､22

22一-24

24～26

26～28

28′､30

30～32

32､′34

34～36

36～38

38～40

0.0000 0.0000 0.0000 0.0000 0.0000 0.0000 0.0000 0.0000 0.0000 0.0000

0.0016 0.0008 0.0003 0.0001 0.0000 0.0000 0.0000 0.0000 0.0000 0.0000

0.2788 0.0148

0.1358 0,0360

0.0699 0.0383

0.0376 0.0313

0.0208 0,0238

0.0118 0.0174

0.0069 0.0122

0.0042 0.0083

0.0026 0.0057

0.0016 0.0039

0,0011 0.0026

0.0007 0.0017

0.0003 0.0012

0.0002 0.0008

0.0001 0.0005

0.0000 0.0004

0.0000 0.0002

0.0000 0.0002

0.0000 0.0001

0.0000 0.0000

0.0026 0.0007

0.0081 0.0022

0.0129 0.0042

0.0144 0.0058

0.0134 0.0065

0.0117 0.0065

0.0096 0.0061

0.0075 0.0052

0.0057 0.0043

0.0043 0.0035

0.0031 0.0027

0.0022 0.0021

0.0015 0.0016

0.001ユ 0.0011

0.0007 0.0008

0.0005 0.0005

0.0003 0.0003

0.0002 0.0002

0.0001 0.0001

0.0001 0.0001

0.0002 0,0001

0.0007 0.0002

0.0015 0.0005

0.0023 0.0009

0.0030 0.0013

0.0033 0.0016

0.0034 0.0018

0.0032 0.0018

0.0029 0.0018

0.0025 0.0016

0.0021 0.0014

0.0017 0.0012

0.0013 0.0010

0.0010 0.0008

0.0007 0.0006

0.0005 0.0004

0.0003 0.0003

0.0002 0.0002

0.0001 0.0001

0.0000 0.0000

0.0000 0.0000

0.0001 0.0000

0.0002 0.0001

0.0003 0.0001

0.0005 0.0002

0.0008 0.0004

0.0009 0.0005

0.0010 0.0005

0.0010 0.0005

0.0010 0,0006

0.0009 0.0006

0.0008 0.0005

0.0007 0.0004

0.0006 0.0004

0.0004 0.0003

0.0003 0.0002

0.0002 0.0001

0.0001 0.0001

0.0001 0.0000

0.0000 0.0000

0.0000 0.0000

0.0000 0.0000

0.0000 0.0000

0.0001 0.0000

0.0001 0.0000

0.0002 0.0001

0.0002 0.0001

0.0003 0.0001

0.0003 0.0002

0.0003 0.0002

0.0003 0.0002

0.0003 0.0002

0.0003 0.0002

0.0002 0.0001

0.0002 0.0001

0.0001 0.0001

0.0001 0.0000

0.0000 0.0000

0.0000 0.0000

0.0000 0.0000

7.4.3 人体内の1次線々量評価計算法

微分1次線々量の定義において,A点からB点にある微小容積内への微分1次線々

量と,A点にある微小容積内からB点への微分1次線々量は等しいと考えることがで

きる.

Fig.7.10左図の水ファントムにおいて,A点の1次線KermaをRh,A点の微小容積

内を相互作用点とした時､B点に対する微分1次線々量をタ｡.｡｢媚とすると,B点のA

点微小容積内で発生した2次電子に起因する1次線々量成分仇戎は次式で計算でき

る.

吼→β=軋･ち,｡→β (7.2)

Fig.7.10右図に示した不均質物質において,線量計算点Bを中心にして被照射容積を

3次元的に密度尺度理論(Densityscalingtheorem)*を用いて,相対電子密度1･0

*密度尺度理論の考え方はAppendixを参照
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㌧トーー

Scaling

Fig.7.10 水ファントムおよび不均質体内の1次線々量計算法

Schematicdiagramtoillustratethecalculationmethodofprlmarydoses

inawaterphantomandinaninhomogeneousmedia.

の容積(点線で示した領域)に変換する(1ト(3)･(5).変換後の容積内の任意点(ズ,γ,Z)

における1次線Eermaをg♭,γ,Z),この微小容積から計算点Pへの微分1次線々量

をPβb,γ,Z)とすると,計算点Pの(ズ,γ,Z)点微小容積内で発生する2次電子に起因

する1次線々量βb,γ,Z)は,(7.2)式と同様に

β(ズ,γ,Z)=g(ズ,γ,Z)･ち(ズ,γ,Z) (7.3)

で表される.

従って,計算点Pの1次線々量βタは,相対電子密度1.0に変換した容積全体につい

て(7.3)式を積算することにより求めることができる.

巧=d･β･扶持(ズ,γ,Z)･妨γ,Z匝卸ゐ

ここで ｣:定数

β:吸収線量-Eerma比

丘(ズ,ガZ):1次線Kerma

(4,6,10MVX線の1次線KermaをFig.7.11に示す)

(7.4)

10MVX線をナロービームで照射した時のTMRを(7.4)式を利用して計算し,直接モ

ンテカルロ法で計算したデータとの比較をFig.7.12に示す.縦軸のTMRは単位面積

あたりの入射光子フルエンスを一定として,10×10cm照射野の最大線量で正規化し

てあり,1次線成分だけを表示している.βの値は深度などによって変化するが,
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Fig.7.1210MVX線ナロービームで照射された水ファントム中でのTMR(1次線成分)
GraphshowingprimarydosecomponentsoftheTMRinwaterphantomirradiatedby

lOMVX-raynarrOWbeams.

Sibata等(22)のデータの平均的な値1.015一定として計算した･

微分1次線々量データを用いて計算されたTMR値は,直接モンテカルロ法で計算

された値に非常によく一致しており,入射表面近傍のb血dup現象や,小照射野に伴

う線量低下をよく捉えている.
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Fig.7.2に示した肺を想定した三層から成るサンドウィッチ型不均質モデルに真上か

ら10MVX線を照射した時の,線束中心軸上における1次線々量を(7.4)式を利用して

計算し,直接モンテカルロ法で計算したデータとの比較をFig.7.13に示す.肺を想定

した第2層の相対電子密度を0.2,0.3,0.4とし,照射野サイズは2cm¢,4cm4),

6cm¢の平行ビームとした.実線が直接モンテカルロ法で計算した値,点が微分1次

線々量を用いた計算法によるものである.

第1層と第2層の境界および第2層と第3層の境界の後方で最大5%程度の誤差が

生じているものの,第2層における線量低下や第3層入射面におけるre-buildup現象

など,1次線々量の全体的な変化をほぼ正確に捉えていることが分かる.

5

≒､?一し≡､､しへ､と七-)､責

0
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き･e､こぎミ､･､q2､､ミ童
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Fig.7.13 モンテカルロ法で求めた10MVX線照射時の不均質体内の1次線々量

(実線)と微分1次線々量を用いて計算された1次線々量(ドット)

GraphshowingprimarydosesininhomogeneousmediairradiatedbylOMVX-ray,

calculatedbymeansoftheMonteCarlosimulation(solidline)andbymeansof

thedi鮎rentialprimarydose(dot).
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7.5 考 察

7.5.1微分1次線々量について

Fig.7.9に示した高エネルギーⅩ線の微分1次線々量分布図を見ると,10MVX線で

は線束に対して側方向に約1.6cmまで分布が広がっている.従って10MVX線の場合,

相対電子密度βの水等価物質に対して照射野半径が1.6/pcm以上の照射野であれば,

線束中心において側方向の2次電子平衡が成立し,1次線々量は側方向について飽和

する･逆に,半径は1.6/pcm未満であれば,いわゆるPartialbuild-uP(23)になり,

1次線々量は不飽和状態となって線量低下が起こることが分かる.

また,10MVX線の入射面における電子平衡は,通常約2.5cm以上で成立するのに

対し,微分1次線々量分布は前方約3.4cmまで広がっている.しかし線東方向(縦方

向)の場合,深度とともに起こる1次線Kermaの減少を考慮して計算すると,Fig.7.12

に示したごとく入射面では約2.5cm以上の深度で縦方向の2次電子平衡が成立するこ

とが分かる.

今回の微分1次線々量は,深度5cmにおけるⅩ線スペクトルを基に計算した.深度

を大きくして計算すれば,スペクトルの高エネルギー成分が相対的に増加するため,

微分1次線々量の前方への広がりが大きくなり,側方への広がりは小さくなる.深度

を浅くして計算すれば,逆の傾向となる.今回使用した入射Ⅹ線スペクトルを使って,

水ファントム中の種々の条件(照射野サイズ,深度)でのTissue-Maximum ratio

(TMR)を計算し,標準データ(24)と比較すると,10MVX線で誤差0.88±0.41%であ

った.しかし本来,入射Ⅹ線スペクトルは照射野内において均一ではなく,また照射

野サイズによってコリメータなどから混入する散乱線量も異なり,これらを精確に評

価することは困難である.このような入射Ⅹ線スペクトル決定の不確実性を考えると､

深度の変化による微分1次線々量の変化は,その誤差範囲内に入るものと考える.ま

た深度を10cmとして計算した微分1次線々量データを使ってFig.7.13に示したサン

ドウィッチ型不均質モデルの1次線々量を求めても,有意差はなかった.

7.5.2 人体内の吸収線量評価計算法について

最近,実際の線量計算にも3次元不均質補正法が使われるようになった.しかしこ

れらの｢3次元補正｣というのは,散乱線々量を3次元的に評価する計算アルゴリズ

ムであり,1次線々量については従来どおり,1次線光子の通過行程に沿った相対電

子密度情報から計算される実効深度のみの関数で,いわば｢1次元的｣に評価されて

いるのが現状である.この評価法では,2次電子の飛程によるエネルギー伝播
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(Electrontransport)がまったく考慮されていないため(電子平衡が完全に成立して

いるものと仮定している),Fig.7.13に示すような入射表面近傍,低密度領域内など,

縦方向,側方向の2次電子平衡が成立していない領域で,場合によっては数十%もの

線量計算誤差(過大評価)を生じるおそれがある.この誤差は,ICRUが勧告してい

る線量投与誤差±5%をはるかに超えており,放射線治療の成否に大きく関わるもの

となる.また,高エネルギーⅩ線束に対する体内吸収線量の成分は,1次線光子に起

因する1次線々量の割合が,散乱線によるものよりはるかに大きく,入射光子エネル

ギーが高いほどその傾向は強くなる(25).これらのことを考えると､不均質補正計算に

おいて,散乱線々量と同様に1次線々量についても3次元的に評価することが必要で

ある.

モンテカルロ法は最も優れた3次元線量計算法であると言われている(6)が,その計

算に要する時間を考えると,日常の線量計算に利用できるものとは思われない.現時

点ではモンテカルロ法を用いて3次元計算に必要な基本データを作成し,そのデータ

を利用した簡便的な3次元補正計算アルゴリズムを構築するのが最良の方法と考える.

今回導入した微分1次線々量の概念および､それを利用した1次線々量評価法は,こ

の基本的な考え方に沿ったものであり,既に発表されている微分散乱線法(3)(dSAR

法)の考え方を1次線々量評価に応用したものである.

Fig.7.13に実線で示したモンテカルロ法による不均質モデル内の1次線々量データ

を見ると,第1層と第2層の境界面直後に急激な線量低下が起こり,その後深度の増

大とともに緩やかに線量は低下し,第2層と第3層の境界面直後でre-buildupが生じ

ているのが分かる.特に照射野サイズが小さいほど,また,第2層の相対電子密度が

低いほど､その度合いは大きい.第2層における線量低下は前述のとおり側方向の2

次電子平衡が成立していないためであり､各境界面近傍における急激な線量変化は2

次電子の縦方向および側方向の飛程が､この領域で急激に変化するためである.

微分1次線々量および1次線Kermaデータによる今回の評価法で求めた不均質モ

デル内の1次線々量と,直接モンテカルロ法で計算した値との比較を見ると,いずれ

の場合も不均質の境界面直後で数%の差異が生じている.第1層→第2層境界面直後

では今回の値がモンテカルロ法による値より大きく,第2層→第3層の境界面直後で

は逆の傾向となっている.これは,今回の評価法では2次電子の多重散乱を考慮して

計算された微分1次線々量データを,Scaling操作上,計算点を中心に直線的に処理す

るため,不均質の境界面近傍で起こる非常に複雑な2次電子の軌跡に沿ったエネルギ

ー付与を的確に捉えることができないためである.しかし,現在使われている2次電

子の飛程を考慮しない｢1次元的｣な線量評価法と比べると,全体的に非常によく一

致していると言える.本論文では軸対称の不均質モデル(Fig.7.2)で計算精度を検証した

が,今回の線量評価法は任意の3次元構造に適用できるものである.
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このように微分1次線々量概念を用いた3次元的1次線々量計算法は,従来の計算

アルゴリズムでは評価できなかった非電子平衡領域における1次線々量評価法として

有用であり,今後,実際の放射線治療計画用コンピュータに組み込むなど,実用化し

て行く必要がある.

7.6 むすび

高エネルギーⅩ･γ線の電子平衡が成立していない領域をも含めた1次線々量を3

次元的に評価する目的で,微分1次線々量という新しい概念を考え,そのデータをモ

ンテカルロ法により計算した.

微分1次線々量および1次線Eermaデータを用いた今回の3次元的1次線々量計

算アルゴリズムで求めた不均質内1次線々量とモンテカルロ法で直接計算したデータ

とを比較した結果,不均質部の境界面近傍で数%の誤差はあるものの,全体的に両者

は非常によく一致した.

微分1次線々量概念を用いた3次元的1次線々量計算法は,従来の計算アルゴリズ

ムでは評価できなかった領域における1次線々量評価法として有用である.

111



第7章 患者体内における治療用Ⅹ線の吸収線量評価

第7章の参考文献

1)Sontag MR and CunninghamJR:The equivalent Tissue-Airratio method fbrmaking

absorbed dose calculationin a heterogeneous medium,Radiologv,129,Pp･787-794,

(1983).

2)WongJW and Henkelman RM:A new approach to CT pixel-based photon dose

Calculationsinheterogeneousmedia,hdPhys.,10(2),PP.199-208,(1983).

3)岩崎晃,石戸俊雄:密度尺度理論に基づいた微分SAR式および微分BSF式を用

いて不均質体内の線量を算出する方法,日本医放会鼠41(3),pp.503-516,(1984).

4)稲邑清也,阿部駿介,上田八寿男,他:ModinedequivalentTAR法による3次元不

均質線量分布高速計算,放治システム研究,1(2),pP.103-111,(1984).

5)Mohan RandCuiC:Di能rentialpencilbeamdosecomputationmethod fbrphotons,

肋dアわげ.,13(り,pp.64-73,(1986).

6)PurdyJA,WongJandHarmsWB:Newdevelopmentinthreedimensionalradiotherapy

treatmentplanning,放治システム研究,3(1),PP.1-25,(1986).

7)中田学,西台武弘,野原弘基,他:新しい3次元不均質補正線量分布計算;Mod捕ed

equivalentTMRmethod(ビーム中心軸上の計算精度),日放技学誌,45(11),PP.1708

-1716,(1989).

8)KornelsonROandYoungMEJ:ChangesinthedosepronleofalOMVX-raybeamwithin

andbeyondlowdensitymaterial,AゐdPhys.,9(1),pp.114-116,(1982).

9)森剛彦,仲根光男,岡本治夫,他:高エネルギーⅩ線･γ線外部照射における体

内の不均質補正法に関する研究Ⅵ)1.Ⅲ,茨城県放射線技師会･日本放射線技術学

会茨城支部,(1987).

10)HartmannGH,SchlegelWS,SturmV,eta)･:Cerebralradiationsurgeryusingmoving石eld

irradiationatalinearacce)eratorfacility,ht･JRadiat･Oncol･BioLPjD)S.,11(6),pp.1185-

1192,(1985).

11)Pike GB,Podgorsak EB,Peters TM,etal.:Dose distributionsin dynamic stereotactic

radiosurgery,AゐdP桓.,14(5),PP.780-789,(1987).

12)Podgorsak EB,Olivier A,Pla M,etal.:Dynamic stereotactic radiosurgery,1nt.J

Radiat･OncoLPj".,14(1),pP.115-126,(1988).

13)PodgorsakEB,PikeGB,01ivierA,etal.:Radiosurgerywithhighenergyphotonbeams;

Acomparisonamongtechniques,1nt.JRadiat.Oncol.Phys.,16(3),PP.857-865,(1989).

14)古賀佑彦,安野泰史,河村敏紀:画像診断の進歩に伴う放射線治療の展望;4MV

X線のnarrowbeamによる放射線治療,日放腫会誌,1(Suppl.4),PP.]5T19,(1989).

112



第7章 患者体内における治療用Ⅹ線の吸収線量評価

15)加藤秀起‥微分1次線線量を用いた高エネルギーⅩ線の1次線線量評価法,日放技

学誌,46(12),pp.1848-1854,(1990).

16)加藤秀起,中村勝,立木佐江子:高エネルギーX線Narrow beamの物理特性,

日放技学誌,48(7),pp.991-996,(1992).

17)加藤秀起‥モンテカルロ計算の放射線技術への応用,日放技学誌,52(2),pp.306-

315,(1996).

18)JohnsHEandCunninghamJR‥Thephysicsofradiology､Thomas,(1974).

19)SchiffLI:Energy-angledistributionofthintargetbremsstrahlung,Pjws.Rev.,PP.252-253,

(1951).

20)Hubbe11JH,VeigeleWJ,BriggsEA,etal･‥Atomicfbrmfactors,incoherentscattering

functions,andphotonscatteringcrosssections,JPhys.Chem.RqfDala.,4(3),pP.471-538,

(1975).

2り杉山治男:モンテカルロ法による高エネルギー電子および光子の物質透過に関する

研究(電子技術総合研究所研究報告書第724号),電子技術総合研究所,(1972).

22)SibataCH,PaliwalBRandAttixFH‥Experimantalderivation ofβ forhigh energy

Photons,Brit.JRadiol.,61,pP.600T608,(1988).

23)川島勝弘,尾内能夫:放射線医学大系34;放射線物理学,中山書店,(1984).

24)日本医学放射線学会物理部会:放射線治療における高エネルギーⅩ線および電子線

の吸収線量の標準測定法,通商産業研究社,(1986).

25)加藤秀起:Monte Carlo法を用いた体内散乱線の解析;各次散乱線成分の相対比,

日放技学誌,44(10),Pp.1486-1491,(1988).

113



第7章 患者体内における治療用Ⅹ線の吸収線量評価

Appendix

Tissue-Maximumratio(TMR)

TMRは,水ファントム中で照射野(』,深度(dの点の吸収線量劇d』と,線源からの

距離および照射野が同じで最大線量を示す深度(粛の吸収線量改めd)の比として定義

され,次式で与えられる.
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KineticEnergvReleasedintheMaterial(Kerma)

Kermaは,光子と物質との相互作用の結果放出される2次電子の初期運動エネルギー

の総和をその質量で除したものとして定義される.

hγのエネルギーを持った光子がAaの面積を∠匪個通過する時,Kerma(K)は次式で

与えられる.

ん 些×カレx塑

▲_]`J､■
/-

ここで,〃んは物質のエネルギー転移係数,βは物質の密度である.

密度尺度理論(Densitvscalingtheorem)

密度尺度理論は,次図に示す相対電子密度pe=1の物質(水)において,照射野半径r,

深度dの点Pの吸収線量と,相対電子密度β｡の物質において,照射野半径r/βe,深

度d/β｡の点P'の吸収線量を等しいとする考え方である.この概念は,現在放射線治

療における散乱線々量の3次元計算に一般的に使われている.
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第8章 結 論

本論文は,筆者がこれまで行ってきたモンテカルロシミュレーションを利用した医

用放射線のスペクトル解析および吸収線量評価に関する一連の研究をまとめたもので

ある.これらの研究は｢放射線医療の最適化｣を探求する上でもっとも基本となる医

用放射線の物理特性および放射線吸収線量の正確な評価方法の確立を目指したもので

ある.以下に,本研究で得られた成果と残された課題および今後の展望を述べて本論

文の結論とする.

8.1 本研究で得られた成果

8.1.1診断用X線のスペクトル分布評価法

第3章から第5章では,高純度ゲルマニウム(HP･Ge)およびテルル化亜鉛化カドミ

ウム(CdZnTb)半導体検出器を用いて測定された診断用Ⅹ線スペクトルの歪みメカニ

ズムの解析と真のⅩ線スペクトルを算定する歪みの補正方法について述べた.

X線光子束が半導体検出器に入射し,その出力信号が増幅器などを経て最終的にス

ペクトルデータとして出力されるまでの歪み過程を理論的に分析した.すなわち,半

導体検出器を用いた測定装置から出力されるスペクトルは,

① 半導体検出器のⅩ線光子エネルギー吸収レスポンスに起因する歪みと

② 信号増幅過程における統計変動に起因する歪み

とにより,検出器に入射する真のⅩ線スペクトルとは異なることを明らかにした.そ

して,モンテカルロシミュレーションにより(∋の歪みを,ガウス分布をレスポンス関

数としたフォールディング処理を行うことにより②の歪みを再現できることを明らか

にした.すなわち理論的に与えられたⅩ線スペクトルが入射されたとして,

①の歪みは,スペクトル全体を低エネルギー側へシフトさせて15keV以下のエネル

ギー領域にスペクトルの隆起を引き起こし,そのためスペクトルデータから得られ

る実効エネルギー値は見かけ上低く算定されることを明らかにした.これにより歪

み量を算定した.

②の歪みは,特性Ⅹ線などのスペクトルの不連続部のエネルギー分解能低下を引き

起こすことを明らかにした.線スペクトル信号は通常の信号増幅器ではフォローで

きなく,ピーク値は低く,半値幅が広がった信号として出力される.その増幅器の

特性を241Amγ線測定時の半値幅から推定し,それに基づいたフォールディング処

理を行って歪み量を算定した.

次いで､理論Ⅹ線スペクトルに2つの歪み量を加算したスペクトルは,実測スペク
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トルとよく一致していることを検証した.これにより,実測スペクトルから真の入射

スペクトルを推定評価するには,上記の2つの歪み分を補正すればよいことを明らか

にした.

①の歪みに対する補正法として,モンテカルロシミュレーションで求めた単色エネ

ルギー光子束に対する半導体検出器のレスポンスデータを利用したストリッビング法

が,②の歪みに対しては,ガウス分布をレスポンス関数としたアンフォールディング

法がそれぞれ有効であることを示し,この両者を組み合わせたⅩ線スペクトル補正法

を提案した.これにより,半導体検出器による実測からデータ補正に至る一連のⅩ線

スペクトル測定技術が確立された.

8.1.2 放射線治療における患者への投与線量の評価法

放射線治療計画で患者への投与線量を計算する際,もっとも基本となるのは水ファ

ントム中における吸収線量データである.水ファントム中での吸収線量は,電離箱検

出器で測定された電離量に吸収線量変換係数を乗じて求められる.第6章では,吸収

線量変換係数の主要因子である質量制限阻止能比の照射条件による変動について述べ

た.

モンテカルロシミュレーションを用いて4,6,10MVの高エネルギーⅩ線および60Co

γ線を水ファントムに照射した時の水中の各深度における2次電子スペクトルを計算

し,光子エネルギー,照射野サイズ,水ファントム中での深度の違いによる2次電子

スペクトルの変化を調べた.そしてそれらのスペクトルデータから電離ガスである空

気に対する水(水/空気)および電離箱線量計の壁材に使用されるポリスチレン(ポ

リスチレン/空気)の平均制限衝突質量阻止能比を計算した.

入射1次光子束と物質との相互作用で生じる2次電子のみによる電子スペクトルか

ら計算した質量制限阻止能比は,AAPMプロトコルが各エネルギーⅩ線に対し定数で

設定している質量制限阻止能比の値にほぼ一致することを検証した.しかし,散乱光

子と物質との相互作用で生じる2次電子を含めた電子スペクトルに基づいて計算され

た質量制限阻止能比は,照射野半径,被照射体内の深度によって変化し,AAPMの値

と最大2%以上の差異が見られることを明らかにした･

この照射条件に依存する質量制限阻止能比の差異は,そのまま吸収線量の評価誤差

につながるものである.第1章の緒論でも述べたように,放射線治療では患者への投

与線量の正確さ,照射精度が厳しく要求される･放射線治療で要求される患者への線

量投与精度を満足するためには,もっとも基本となる水ファントム中での吸収線量基

本データの高精度の測定,評価が必要となる.より精確な吸収線量の測定･評価計算
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を遂行するには,照射条件に合致して算定された質量制限阻止能比を用いるべきであ

ることを提案した.

放射線治療における患者への投与線量は,水ファントム中で測定された吸収線量の

基本データと,Ⅹ線CTで得られた患者人体構造の3次元情報を元にして計算される.

第7章では,放射線治療計画における非電子平衡を考慮した高エネルギーⅩ線の線量

計算アルゴリズムを提案した.

高エネルギーⅩ線で肺のような低密度領域を′ト照射野で照射した場合や,ラジオサ

ージエリーで使用されるナロービームの場合の吸収線量は,通常の線量計算で得られ

る値よりかなり小さくなることが報告されている.これらの小照射野における特異現

象をモンテカルロシミュレーションを用いて検証し,そのメカニズムを解析した.こ

れらは主に線束に対して垂直方向の2次電子平衡が崩れるために起こる現象であるこ

とを解明した.すなわち,例えば10MVX線の場合,相対電子密度pの水等価物質に

対して照射野半径が1.6/pcm以下になると,2次電子平衡が崩れて線量低下を生じ

ることを明らかにした.

このような非電子平衡領域の吸収線量を正確に評価計算するために,モンテカルロ

シミュレーションを用いて｢微分1次線々量｣という新しい概念を導出した.そして

そのテーブル化された微分1次線々量データを応用し,簡便な高エネルギーⅩ線吸収

線量計算アルゴリズムを提案した.肺を想定した不均質モデルを使って,微分1次線々

量を用いた3次元的1次線々量計算アルゴリズムで求めた線束中心軸上の1次線々量

と,モンテカルロ法で直接計算したデータとは全体的によく一致し,この線量計算ア

ルゴリズムの計算精度を検証した.

この線量計算アルゴリズムは,不均質補正計算アルゴリズムの中で第4世代の

Convolution法に分類されるものであり,現在主に使用されている第3世代以前の計

算アルゴリズムに比べて,患者に投与する線量の計算精度をより高めることを可能と

した.

8.2 残された課題と今後の展望

8.2.1残された課題

(り 診断用X線スペクトルの補正技術

半導体検出器で測定された診断用Ⅹ線スペクトルのアンフォールディング補正にお

いて,使用する半導体検出器のエネルギー分解能が悪い場合,有効なアンプオールデ

ィング処理が行えないことがある.このような場合に対し,本論文ではスペクトルの
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不連続領域のみを対象とする部分的アンフオ←ルディング法を考案した.しかし,エ

ネルギー分解能がさらに低下すると部分的アンフォールディング処理も不可能となる.

今後,このような場合でも有効な補正方法を考案していく必要がある.

本論文では言及しなかったが,特にCdZnTb検出器の場合,光電ピークから低エネ

ルギー側に尾を引く現象が見られる.これノは検出器内における電子と正孔の移動度に

関係するスペクトルの歪みと考えられている.今後,この現象の解明,スペクトルヘ

の影響およびそれに対する補正法を考えていく必要がある.

(2)高エネルギーX･γ線に対する吸収線量変換係数

電離箱検出器で検出された電離量から吸収線量への変換方法は,Bragg-Gray空洞理

論に基づいている.この理論を適用するためには線量評価点において電子平衡が成立

しているという条件が必要であるが,放射線治療で用いられる高エネルギーⅩ･γ線

では入射表面近傍など一部に電子平衡が成立していない領域が存在することが知られ

ている.しかし実際には,このような領域でも｢電子平衡は成立している｣ものと仮

定して吸収線量測定･計算が行われているのが現状である.今後,電子平衡が成立し

ていない状況下でBragg･Gray理論を適用した場合の計算誤差の調査検討が必要であ

る.

(3)非電子平衡を考慮した高エネルギーX線の線王計算アルゴリズム

今回提案した微分1次線々量を利用した線量計算アルゴリズムを用いても不均質モ

デル内の1次線々量は不均質の境界面直後で数%の誤差が生じてしまう.これは不均

質の境界面近傍で起こる非常に複雑な2次電子の軌跡に沿ったエネルギー付与を的確

に捉えることができないためであり,今後,このような状況下でも吸収線量をより精

度良く評価できる技術を考案していく必要がある.

8.2.2 今後の展望

(1)診断用X線のスペクトル分布評価法

現在,診断用Ⅹ線スペクトル測定装置として,半導体検出器･増幅器･マルチチャ

ネル波高弁別器などのハードウェアと,それらを制御し測定結果をコンピュータ画面

上で表示するためのソフトウェアが組み合わされて市販されているものがある･本論

文で提案したⅩ線スペクトル補正法をこれらのソフトウェアに組み込むことによって,

さらに簡便に診断用Ⅹ線の真のスペクトル分布が自動的に得られるようになり,｢放射

線診断の最適化｣のための様々な解析に供することが期待される･

119



第8章 結 論

(2)放射線治療における患者への投与線量の評価法

放射線治療で患者へ投与する吸収線量を評価する過程には,多種多様の誤差要因が

混在する･この中で吸収線量のトータル誤差盲ICRUが勧告している±5%以下に保

つために,個々の段階における誤差,不確定度を可能な限り小さくする努力が必要で

ある･本研究で得られた成果は,その一部分の精度の改善に寄与するに過ぎないが,

このような個々の段階における精度改善の技術を一つひとつ積み重ねてゆくことによ

り,治療計画から実際の照射に至る放射線治療全体を通した照射精度の管理技術が確

立されて行くことが期待される.

日本の国民一人当たりの医療被曝は,欧米に比べて数倍高いことが指摘報告されて

いるt また,国際放射線防護委員会(ICRP)の新勧告を受け,これまで法的制限が設け

られていなかった医療被曝線量も,｢線量拘束値｣という新しい概念を設けて法的に規

制するための法改正作業が進められている.このような状況の中,今後,各医療施設

において実際に患者へ照射している放射線の線量や物理的性質を把握することが義務

付けられ,それに伴い医用放射線の測定･評価技術は益々重要になって来るとものと

思われる.本研究で得られた成果は,これら医用放射線の測定･評価方法の確立に大

きく寄与できるものと考える.

本研究は,すべてモンテカルロシミュレーション技術なくして成し得なかったもの

である･第1章の緒論でも述べたように,モンテカルロシミュレーションは放射線分

野の様々な問題解決に非常に有用な解析方法である.最近では汎用モンテカルロ計算

コードとしてスタンフォード大学が開発したEGS4(ElectronGammaShowerCode,

VerSion4)を利用した研究論文が毎年多数発表されるなど,モンテカルロシミュレー

ション技術は,今後さらに幅広い放射線分野の解析に利用され,貴重な情報を提供し

てくれることが期待される.
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