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第１章 緒言 

1.1.  はじめに 

日本においてがんは 1981年から死因の第 1位であり、2022年には 38万 5797

人と総死亡の 24.6%の方ががんで亡くなっている[1]。日本人が生涯がんと診断

される確率は男性で 65.5%、女性で 51.2%である（2019年データに基づく）。明

治から昭和初期までは結核や肺炎などの感染症が死因の大部分を占めていたが、

第二次世界大戦後急速に減少し、かわって生活習慣病であるがん、心疾患、脳

血管疾患による死因が上位を占めるようになっている。また、2018 年以降は老

衰が脳血管疾患を抜いて死因の第 3 位となり、2022 年には死因の第 1 位はがん、

第 2位は心疾患、第 3位が老衰となっている。これは日本が 65歳以上の高齢者

が総人口の 28.8％[2]を占める超高齢社会となっており、死亡者全体のうち高齢

者が占める割合が増えていることが主な原因として考えられる。 

がんの年齢調整死亡率は男女ともに近年減少傾向にあるが、図 1.1 に示すよ

うにがん死亡数は 1960年代以降男女共に増加し続けている。これらは治療技術

の進歩と高齢化が起因していると考えられる。がん死亡数を部位別で見ると男

女共に肺がん、膵臓がん、大腸がんの割合が増加し、胃がんの割合は低下して

いる。また、男性では前立腺がん、女性では乳がんの割合も増加している。胃

がんについては男女ともに 1960年代に約半数の割合を占めていたが。2022年に

は男性で 11.8%、女性で 8.8%程度まで減少している。そして、がん罹患数は

1980 年代以降男女共に増加しており、将来的にもがん患者の増加が予測される。

そのため、がん対策を総合的かつ計画的に推進するために 2007年 4月にがん対

策基本法が施行された。これに基づき 2023年 3月に策定された第 4期がん対策

推進基本計画ではがん予防、がん医療、がんとの共生の 3 分野に分けて全体目
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標と分野別目標が設定されている。今後もこれらの対策によりがんの死亡率の

減少が期待される。 

 

 

 

図 1.1 部位別がん死亡数の年次推移[1] 
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1.2.  がん治療における放射線治療の役割 

 がん治療において手術、放射線治療、化学療法が 3 大療法と呼ばれている。

以前は日本では消化器がんが大半を占めていたため一部の腫瘍を除き、外科的

手術が中心的役割を担っており、放射線治療や化学療法は多くの場合補助的療

法として使用されてきた。しかし、現在はがんの種類や病巣部位などにより、

各治療法単独よりもこれらの治療法を組み合わせる集学的治療が主流になって

きている。 

 放射線治療は手術と同様にがんの局所療法の 1 つであり、原理としては放射

線を患部に照射し、がん細胞内の遺伝子である DNA (deoxyribonucleic acid) を損

傷させ、がん細胞を破壊することで治療を行う。また、正常細胞とがん細胞の

放射線に対する感受性の差を利用する。がんによる痛みなどの症状緩和にも有

効である。放射線治療は末期のがん患者に行う治療と考えられていたが、機能

温存や侵襲性が少ないなどの生活の質 (Quality Of Life: QOL) の観点から注目さ

れるようになった。それに伴い放射線治療の患者数は年々増加しており、2019

年の推定新規患者数は 23万 7千人となり、がん患者全体の 23.7%に放射線治療

が適応されている[3]。 

 放射線治療ではその歴史の初期の段階から X 線や γ 線などの光子線を用いた

治療が行われてきた。X線治療では線形加速器(Linear accelerator: Linac)を用いて

発生させた高エネルギーX 線を使用する。その照射方法は正常組織への影響を

減らし、副作用を抑えるために進歩している。現在はマルチリーフコリメータ

ーを使用して治療中の照射野内強度を変化させ、線量集中性を高める強度変調

放射線治療（Intensity Modulated Radiation Therapy: IMRT）や Linacのガントリー

を動かしながら照射する強度変調回転照射（Volumetric Modulated Arc Therapy: 

VMAT）などが臨床現場で使用されている。これらの照射方法を使用すること
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で線量分布が改善し、従来の照射法では十分な治療効果が期待できなかった患

者に対しても、その有効性が示されている。 

一方で X線治療では IMRTや VMATを用いても深部方向に直進する X線の物

理学的特性から低線量域の広がりを抑えることは困難である。そこで近年、陽

子線や炭素イオン線を用いた重粒子線治療などの粒子線治療が広く用いられて

いる。粒子線は到達深度の終わり近くでエネルギーの大半を付与するブラッグ

ピークという物理学的特徴をもち、病変の近くでエネルギーの大半を付与して

停止するので、病変の後ろには線量がほとんど与えられない。したがって、

IMRT と同等かそれ以上に優れた線量集中性をもつ。陽子線治療では X 線治療

と比較して、正常組織の線量を抑えられることで、放射線誘発二次発がんの発

生を低減することができ、特に小児における陽子線治療の有用性が明らかにな

っている[4]。また、炭素イオン線は X線や陽子線よりも腫瘍に対する生物学的

効果が高く、X 線では治療が難しい頭頸部の腺癌系腫瘍や悪性黒色腫、また骨

軟部組織の肉腫系腫瘍、直腸癌の術後再発などでも良好な局所制御が確認され

ている。 

 粒子線治療の一種に、本研究で対象とするホウ素中性子捕捉療法 （Boron 

Neutron Capture Therapy: BNCT）がある。上記の光子線や陽子線、重粒子線での

放射線治療では、浸潤性の高い腫瘍に対して選択的な治療は困難である。一方、

BNCTはホウ素と熱中性子の核反応で生じる荷電粒子（Heと Li原子核）を用い

ることで、細胞レベルでの治療が可能であり、浸潤や再発した腫瘍に対して有

効である。 
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1.3.  ホウ素中性子捕捉療法 

1.3.1 原理 

BNCT（Boron Neutron Capture Therapy）は、熱中性子(～0.5 eV)と安定同位体

であるホウ素-10 原子核(10B) との核反応 10B (n, α) 7Liによって生成される α粒子

と 7Li 原子核を利用した治療である[5]。これらの粒子の水中飛程はそれぞれ 9-

10 μmと 4-5 µmであり、細胞 1個分の大きさに相当し、X線や陽子線よりも高

い線エネルギー付与(Linear Energy Transfer: LET)をもつ。したがって、腫瘍細胞

に 10B を含むホウ素薬剤を高い濃度で集積させ、患部に十分な強度の熱中性子

を照射できれば、周囲の正常細胞への影響を抑えつつ腫瘍細胞に選択的に致死

線量を与えることができる。図 1.2 に 10B と熱中性子との反応の模式図を、図

1.3に BNCTにおける腫瘍選択性の概略図を示す。 

 

図 1.2 BNCTの原理 
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図 1.3 BNCTにおける腫瘍選択性の概略図 

 

 

原理から分かるように、BNCTの治療効果を決定する一つの要素が 10Bの腫瘍

細胞への選択的な送達である。10BがBNCTの薬剤に用いられている理由として

は、熱中性子に対する反応断面積が 3839 barn [6]と比較的大きく、核反応に伴

い飛程の短い高 LET の重荷電粒子を発生させる等が挙げられる。これまでに、

BNCT のホウ素薬剤としては BSH (sodium borocaptate: Na2B12H11SH）及び BPA 

(p-Boronphenylalanin）が用いられてきた[7]。これら二つの薬剤は構造や腫瘍へ

のホウ素の集積機序が異なる。BSH は血液脳関門の浸透の違いを利用した集積
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方法を用いている。BPA は主に多くのがん細胞で過剰発現している LAT1 アミ

ノ酸トランスポーターを介して取り込まれるため、選択的に腫瘍内部に取り込

まれるという機序を用いる。BPA は販売名ステボロニン®として 2020 年 3 月に

薬事承認され、現在臨床に用いられている[8]。また、ホウ素薬剤には、腫瘍組

織と正常組織のホウ素濃度比（T/N 比）が高いこと、腫瘍組織内と血中のホウ

素濃度比（T/B 比）が高いこと、治療中は集積を維持し、かつ、治療後には速

やかに消失することなどの性質が求められ、国内外で新規ホウ素薬剤の研究・

開発が行われている[9,10]。 

10B (n, α) 7Li の反応断面積は中性子エネルギーが低いほど大きくなる[6]。し

たがって、低いエネルギーの中性子を腫瘍に照射することが重要である。

BNCT では表在性の腫瘍に対しては、熱中性子を患部に照射すれば良いが、深

部の腫瘍を対象とする場合は、熱中性子よりもエネルギーの高い熱外中性子

（0.5 eV～10 keV）を患部に照射する。これにより、熱外中性子は、主に体内

の水素原子核と弾性散乱を繰り返すことでエネルギーを減少し、熱中性子化す

る。その結果、体内における熱中性子フルエンスの深さ分布は体表面から深さ

2 cm 前後でピークを形成し、深さに従い減少する。腫瘍の線量を制御するのに

必要な熱中性子フルエンスを考慮すると、現在臨床に用いられるホウ素薬剤と

熱外中性子を使用した BNCT では、体表面から 6～7 cm 深さにある腫瘍までが

治療対象であり、深部腫瘍に対する適応が課題である。 

 

1.3.2 歴史的背景 

中性子は 1932年に Chadwick によって発見され[11]、その 4年後の 1936年に

BNCTの概念が Locherによって初めて提唱された[12]。 

米国では 1940年からマウスを用いた基礎実験が行われた。その後、1951年か 
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ら 10年間、Brookhaven National Laboratory (BNL) 及び Massachusetts Institute of 

Technology (MIT) の研究用原子炉において、Farrや Sweetらにより脳腫瘍を対象

とした臨床研究が行われた。しかし、ホウ素薬剤の集積性及び中性子のビーム

性能の問題から十分な臨床成績が得られず中断を余儀なくされた[13,14]。 

 日本では、畠中が Solowayらと共同研究により 開発した BSHが BNCTに有効

であることを明らかにした[15]。 そして、1968 年から 1974 年にかけて BSH を

用いて 日立炉 (Hitachi Training Reactor: HTR)で脳腫瘍に対する BNCTを行い、

高い抗腫瘍効果を見出した[16]。また、三島らはメラニン色素の前駆体である 

チロシンの類似体として BPAに着目し、1987年に悪性黒色腫（メラノーマ）の

臨床研究を開始した[17]。当初はラセミ体 BPA が用いられていたが、L 体の方

がメラノーマ細胞によく集積することが明らかとなり、現在では L体の BPAが

臨床に用いられている。以降、京都大学研究用原子炉（Kyoto University 

Research Reactor: KUR）や日本原子力研究所研究用原子炉（Japan Research 

Reactor: JRR）で BNCTが実施された。 

 1996 年に KUR は改修され、熱中性子から熱外中性子領域までさまざまなエ

ネルギースペクトルを有する中性子が照射可能となった[18]。改修前は主に熱

中性子ビームで BNCT が行われていたが、改修後は熱外中性子ビームを使用し

た BNCT も行われるようになった。KUR では 2014 年までに脳腫瘍、頭頸部腫

瘍、悪性黒色腫、中皮腫など対して 500 症例を超える治療が実施され、良好な

治療成績が得られた[19]。日本及びアメリカ以外では、1990 年代にオランダと

フィンランド、2000 年代にスウェーデン、アルゼンチン、イタリア、チェコ、

2010年に台湾で研究用原子炉を用いた BNCTの臨床研究が開始され、過去に研

究用原子炉で BNCTを実施した症例は国内外合わせると 1000例を超える[20]。 
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1.3.3 加速器中性子源による BNCT 

BNCT における中性子源にはこれまで研究用原子炉が用いられてきた。しか

し、原子炉の建設には膨大な費用が掛かり、施設を維持するためには厳しい原

子力規制を受けなければならず、医療機関ごとに設置することは現実的には困

難であった。そこで、BNCT の普及・発展を考え、原子炉に代わる中性子源と

して、医療機関に設置可能な小型加速器を用いた中性子源の研究及び開発が進

められてきた。1980年代から加速器ベース BNCT（Accelerated based-BNCT: AB-

BNCT）システムの研究が始まり、現在では十分な強度の中性子を発生させる

ことが可能になっている。 

AB-BNCT システムでは加速器で加速した陽子あるいは重陽子をターゲット

に衝突させてその核反応により中性子を発生させる。発生した中性子は減速材

により BNCT に適したエネルギー（熱外中性子領域）まで減速させ、コリメー

ターで整形し照射口から照射される[21]。ターゲットの材質には主にリチウム

やベリリウムが用いられている。加速器にはサイクロトロン、線形加速器、静

電加速器が用いられ、中性子の減速材は中性子エネルギーによって異なる。陽

子のエネルギーや電流などの条件はターゲットの種類により決定される。表 1.1

に世界の AB-BNCT システムの中性子生成方法と陽子のエネルギーと必要な電

流を示す[22]。リチウムターゲットの場合では、7Li (p, n) 7Be反応で中性子を発

生させ、陽子のエネルギーは 2.3-2.8 MeV、電流は 10-30 mA が用いられている。

一方でベリリウムターゲットの場合では、主に 9Be (p, n) 9B反応で中性子を発生

させ、陽子のエネルギーと電流はそれぞれ 30 MeV と 1 mA あるいは 8 MeVと

10 mA の組み合わせで使用されている。また、重陽子とベリリウムあるいはカ

ーボンのターゲットの組み合わせの場合、それぞれ 9Be (d, n) 10B反応と 13C (d, 

n) 14N 反応で中性子を発生させる。陽子のエネルギーは 1.45 MeV、電流は 30 
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mA が使用される。リチウムターゲットの場合、陽子とリチウムの核反応から

生成される中性子の最大エネルギーは 800 keV 程度であり、この中性子を熱・

熱外中性子に減速する体系を小さくでき、治療装置をコンパクトに設計するこ

とができる。しかし、リチウムターゲットの融点は 180 ℃とベリリウムターゲ

ットの融点 1278 ℃に比べてかなり低く、陽子線の照射によりターゲットが加熱

することによる溶融を防ぐための対策が必要である。一方で、ベリリウムター

ゲットの場合、リチウムターゲットと同等の中性子束を得ようとすると陽子の

エネルギーを数十MeVと高くする必要があるため、陽子ビームを発生する加速

器や減速体系が大型になることに加えて、照射後の治療室内の放射化が問題と

なる。したがって、リチウムターゲットを用いた AB-BNCT システムの方が小

さくできるなどの理由から国内外で広く普及しつつある 
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表 1.1 世界の AB-BNCT システムの中性子生成方法と使用電圧と使用電流[22] 

 

Target 

reaction 

Proton 

energy 

(MeV) 

Proton beam 

current (mA) 

Institute Country 

7Li (p, n) 7Be 2.3-2.8 10-30 Xiamen Humanity Hospital China 

   IHEP China 

   Helsinki University Hospital Finland 

   Soreq Israel 

   National Cancer Center Japan 

   Edogawa Hospital Japan 

   Nagoya University Japan 

   Shonan Kamakura Hospital Japan 

   Budker Inst Russia 

   Granada University Spain 

   Birmingham University UK 

   CNAO Italy 

9Be (p, n) 9B 30 1 Kyoto University Japan 

   Kansai BNCT Res. Center Japan 

   Southern Tohoku Hospital Japan 

9Be (p, n) 9B 8 10 Tsukuba University Japan 

   Gachon Univ.-Dawon Medax Korea 

9Be (d, n) 10B 1.45 30 CNEA Argentina 

13C (d, n) 14N 1.45 30 CNEA Argentina 
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1.3.4 加速器中性子源による BNCTの国内外の状況 

1.3.3 節で述べたように様々なタイプの AB-BNCT システムが開発、設置され

ており、いくつかの施設では治療が実施されている。国内外における、各施設

の AB-BNCTシステムの設置状況を表 1.2に示す[21]。 

2009 年には住友重機械工業と京都大学の共同開発により、世界初となる医療

用のAB-BNCTシステムのサイクロトロンベース熱外中性子源（Cyclotron-Based 

Epithermal Neutron Source: C-BENS）が開発された[23]。C-BENS は、陽子を 30 

MeV まで加速してベリリウムターゲットに衝突させ、中性子を生成する。この

方法では、高エネルギーの中性子が生成されるため、鉛、鉄、アルミニウム、

フッ化カルシウムを用いて減速させることで、熱外中性子を生成している。

2012 年に C-BENS を用いて再発悪性神経膠腫に対して世界初の第 I 相臨床試験

が行われた。2014 年には C-BENS を用いて切除不能な局所進行又は局所再発の

頭頸部癌に対する第 I 相臨床試験、2016 年から第 II 相臨床試験が行われた。

2017 年には厚生労働省より先駆け審査指定制度の対象品目に指定され、承認申

請の審査を経て 2020 年 3 月に BNCT 治療システム NeuCureⓇとして医療機器の

製造販売の承認が得られた。適応疾患は切除不能な局所進行又は局所再発の頭

頸部癌となっている。同システムは 2016年に南東北 BNCTセンター[24]、2018

年に大阪医科薬科大学関西 BNCT 共同医療研究センターに導入され[25]、臨床

試験及び保険診療による治療が実施されその安全性と有効性が確認されている

[26,27]。また、同システムは中国の海南島にも導入予定となっている。 

また、RFQ（Radio Frequency Quadrupole Linac）リニアックとリチウムターゲ

ットを使用した CICS（Cancer Intelligence Care Systems）社製の AB-BNCT シス

テムが国立がん研究センター中央病院に導入されている[28]。物理特性試験及

び生物特性試験などの後、2019年 11月より悪性黒色腫と血管肉腫の患者を対象



13 

 

に第 I相臨床試験が行われ[29]、2022年 11月より血管肉腫を対象とした第 II相

臨床試験を開始した。また、同システムは江戸川病院にも導入され、2023 年 6

月に放射線治療後の再発乳がんを対象に特定臨床研究を開始し、有効性が確認

されている[30]。 

そして、筑波大学、高エネルギー加速器研究機構、日本原子力研究開発機構

や民間企業及び茨城県が協力し発足した、いばらき BNCT（iBNCT）プロジェ

クトとして RFQ及び DTL（Drift-Tube Linac）とベリリウムターゲットを採用し

た AB-BNCTシステムが開発され[31]、2024年 1月から初発膠芽腫に対する第 I

相臨床試験が開始されている。名古屋大学では、静電加速器（IBA 社製ダイナ

ミトロン）と封入したリチウムターゲットにより構成される AB-BNCT システ

ムが開発された[32]。また、ヘルシンキ大学病院と湘南鎌倉総合病院(Shonan 

Kamakura General Hospital: SKGH)には、回転型リチウムターゲットとコックク

ロフトワルトン型静電加速器を使用した Neutron Therapeutics 社製の AB-BNCT

システムが導入された[33,34]。スペインでは NeMeSis (Neutrons for Medicine and 

Scientific applications)というプロジェクトが発足しており、加速器設計の最適化

やホウ素薬剤の開発などが行われている[35]。中国では TAE life science 社製や

NeuBoron 社製の AB-BNCT システムが導入され、2022 年 10 月に再発性頭頸部

腫瘍、高悪性度神経膠腫、メラノーマの症例に対して臨床研究が開始されてい

る[36]。 

このように、世界的に研究用原子炉ベースから加速器ベースの BNCT システ

ムに移行が進んでおり、今後加速器ベース BNCT が発展する状況になっている。 
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1.4.  湘南鎌倉総合病院の加速器 BNCT装置 

フィンランドでは過去に研究用原子炉 FiR1炉(Otaniemi, Espoo, Finland)におい

て、1999年から 2012年にかけて悪性脳腫瘍や頭頸部癌の 300例以上の症例に

対して BNCTを実施した[37]。ホウ素薬剤として、BPAフルクトースが使用さ

れた。FiR 1炉で実施された様々な臨床試験から、BNCTの臨床的有効性と安全

性が示されている。しかし、FiR1炉は 2012年に財政的な理由で廃炉となっ

た。その後、ヘルシンキ大学病院と Neutron Therapeutics社は、コンパクトな加

速器ベースの中性子源をヘルシンキ大学病院のキャンパスエリアに設置する共

同プロジェクトを立ち上げた。この施設は、適切な規制当局と国際的な勧告の

監督下で設計・建設された。この過程で、新たな中性子源として AB-BNCTシ

ステム nuBeamが開発された。1台目は 2019年にヘルシンキ大学病院に導入さ

れ、2024年 7月現在、臨床試験に向けた準備を行っている。図 1.4に nuBeam

システムの構成を示す[34]。通常使用する陽子ビームのエネルギーは 2.6 

MeV、ビーム電流は 30 mAである。 

日本においては 2019年に医療法人徳洲会がNeutron Therapeutics 社と合意し、

現在 nuBeam の 2 台目が湘南鎌倉総合病院(Shonan Kamakura General Hospital: 

SKGH)に導入されている[33]。2023 年 1 月に中性子ビームの照射が初めて確認

された。その後、6 軸補正可能なロボットカウチ(Exacure system, BEC GmbH, 

Reutlingen, Germany)、患者位置合わせ用の in room CT（Somatom Confidence, 

Siemens, Munich, Germany）、治療計画装置 RayStation version.2023B (Research, 

Stockholm, Sweden)が導入されている。治療計画装置には、Neutron Therapeutics

社製の GEANT4 ベースの Dose Engine が組み込まれている。SKGH における

nuBeamシステムのレイアウトを図 1.5に示す。システムの設置面積は 28 m×14 

m であり、テニスコート約１面分とコンパクトな設計となっている。大きく加
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速器室と治療室に分かれる。加速器室にはコッククロフト・ウォルトン型静電

加速器とビーム輸送系があり、数MeVの陽子ビームを得る。加えて加速器内の

放電を防ぐための SF6 ガスのストレージタンクや水冷却システムも設置されて

いる。治療室の Beam Shaping Assemblyには陽子照射により中性子を発生させる

リチウムターゲットと、発生した中性子を適切なエネルギーにするための減速

材がある。患者の位置照合用のロボットカウチと in room CTも備えられている。 

SKGHの治療室内の様子を図 1.6に示す。治療室内には中性子照射口があ

り、ロボットカウチ、in room CT、6 cmの鉛シャッターが備えられている。さ

らに中性子照射後の室内の放射化レベルを低く保つために、治療室内の壁や床

にはホウ素含有ポリエチレンが使用されている。中性子を生成するためのリチ

ウムターゲットは厚さ 0.15 mmの 16枚のペタルで構成されている。リチウム

は融点が低いため、ペタルを高速回転させ水冷却システムを用いることでター

ゲットを除熱する方式となっている。 

nuBeamシステムの仕様では核分裂電離箱をモニタ線量計として用いる。し

たがって、核分裂電離箱設置後にベンダーによるアクセプタンス試験とユーザ

ーによるコミッショニングが実施される予定である。 
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1.5.  品質管理・品質保証 

 近年の放射線治療技術や装置の発展により、治療成績は向上し、多くの恩恵

をもたらしている。一方で、医療機器とデジタルデータが多様化することによ

り、実際の患者に係る業務プロセス（セットアップ、位置照合、照射など）が

複雑化している。そのような複雑化した業務プロセスにおいても正確に治療を

実行することが求められている。放射線治療における過剰照射や過小照射は局

所制御のみでなく有害事象の発生の要因にもなるので、最悪の場合、患者の命

に関わる事態を生ずる。過去に国内外で過剰照射による死亡事例も報告されて

いる。 

したがって、放射線治療において医療の質と安全を確保し、より効率的で効

果的な治療を行うためには、決められた部位に、決められた線量を正確に照射

し、予定されている治療効果を実現すること（品質保証、Quality Assurance: QA）

と、その状態を継続的に保つこと(品質管理、Quality Control: QC)が重要である。

放射線治療で腫瘍への投与線量が 7-10%変化すると腫瘍の局所制御に影響する

ことから、最終的な投与線量の不確かさを±5%以内、空間的な全体的な不確か

さを±5 mm 以内の精度で管理する必要があると報告されている[38]。この投与

線量の不確かさを担保するために、装置の性能の安定性と精度を評価し、定期

的に管理していくための適切な QA/QCの実施が重要である。 

放射線治療における QA 項目や許容値を設定したガイドラインは米国医学物

理学会(American Association of Physicists in Medicine :AAPM)からタスクグループ

(Task Group: TG)として装置ごとに出版されている。光子線治療では、汎用型の

Linacにおいては TG198[39]、TomoTherapyにおいては TG306[40]、Cyber knifeに

おいては TG135[41]に記載されている。陽子線治療に関しては TG224 が出版さ

れ[42]、各施設は TGを参考に、放射線治療装置の QA/QCを行っている。 
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現在 BNCT においては AAPM から QA/QC に関するガイドラインは出版され

ていない。しかし、日本中性子捕捉療法学会及び日本放射線腫瘍学会が発行し

たガイドブック[43]やベリリウムターゲットを用いた AB-BNCT装置の QA指針

の論文[44]等が出版されており、QA 項目や許容値が設定されている。BNCT で

は特に熱中性子や γ 線線量を評価する必要がある。病院において BNCT を安全

で効率的に行うにあたり、従来の放射線治療と同様、適切なQA/QCの実施が重

要である。 

一方で、従来の X 線や陽子線などの放射線治療と比較して、BNCT に使用さ

れる測定機器や線量測定手法は施設による違いがあり、装置特性も考慮しなけ

ればならない。さらに、中性子場での測定は広いエネルギー範囲(~0.5 eV の熱

中性子、0.5 eV~10 keVの熱外中性子、10 keV以上の高速中性子)の中性子及び γ

線の混合場で行うため、困難さを伴う。したがって、今後はリチウムターゲッ

トを用いた AB-BNCTシステムの標準的な QA/QCプロトコールの構築が求めら

れている。 
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1.6. 本研究の目的 

上記の通り、AB-BNCT システムは、加速器の種類、加速する荷電粒子のエ

ネルギーや電流値、中性子発生用ターゲットの種類、減速体系によって、エネ

ルギースペクトルや γ線の混在率などが異なる。したがって、AB-BNCTシステ

ムを医療機関に導入し安全で有効な BNCT を臨床で行うためには、患者への投

与線量や医療従事者の被ばくの観点からも、適切に照射場特性の評価を行い、

QA を定期的に行っていく必要がある。そこで本研究では、リチウムターゲッ

トを用いた AB-BNCTシステム導入における装置特性や QA/QCの課題を踏まえ、

nuBeam の照射場特性を明らかにし、nuBeam を対象とした研究を通じて、今後

普及が進むであろうコンパクトなリチウムターゲットを用いた AB-BNCT シス

テムの QA/QC手法を確立することを研究目的とした。 

 

1.7. 本研究の概要 

BNCT を臨床で行うにあたって、まずは治療中に安定した十分な強度の中性

子が出力されていることが重要である。また、医療従事者の被ばくの観点から

中性子照射後の放射化による空間線量率の評価や、継続的に装置を使用するに

あたり中性子出力の定常性の評価も重要となる。そこで、nuBeam中性子源シス

テムの特性評価として出力安定性、熱中性子束、中性子出力の定常性、中性子

照射後の放射化による空間線量率を評価した。出力安定性評価では nuBeam の

標準仕様である陽子ビームエネルギー2.6 MeV、電流量 30 mAの条件下で 1時間

照射が可能かを評価した。熱中性子束及び中性子出力の定常性は、ベンダーの

推奨に従い欧州で一般的に用いられているアルミニウムマンガン（Al-Mn）箔、

アルミニウム金（Al-Au）箔、PMMA (Polymethyl methacrylate)円柱ファントム及



23 

 

び高純度ゲルマニウム(High purity-Germanium: HP-Ge)検出器を用いた放射化法

にて評価した。空間線量率の評価では、実際の治療を想定して一辺 20 cm の立

方体の水ファントムに 1 時間中性子を照射した後の時間経過による空間線量率

変化を電離箱式サーベイメーターで評価した（第 2章）。 

中性子出力の QA/QCには、一般的に金属試料と HP-Ge検出器を使用した放

射化法が用いられる。リチウムはベリリウムと比較して融点が低く劣化しやす

いため、リチウムターゲットを用いた AB-BNCTシステムにおいて、精度を担

保しつつ効率的な QA/QC条件を決定することが重要である。そこで本研究で

はリチウムターゲットを用いた AB-BNCTシステムにおける HP-Ge検出器を用

いた中性子出力の QA/QCにおいて、不確かさを考慮した最適な測定条件を照

射陽子電荷量及び測定時間の観点から決定した。本手法では、欧州と日本の文

献を参照して中性子出力の Daily、Weekly、Monthly、Annuallyの QA/QC実施項

目リストを作成し、第 2章にて行った PMMA円柱ファントム内での Al-Mn箔

および Al-Au箔による測定と、水ファントム内でのカドミウムカバー有無での

金線による測定を実施した。QA/QCに係る不確かさを評価し、総合的な不確か

さを一定にするためにカウント不確かさ 1%以内を目安として、最適な測定条

件を決定した（第 3章）。 

AB-BNCT システムの照射口から放出される放射線には、広いエネルギー範

囲の中性子だけでなく、直接治療に寄与しない γ 線も含まれる。また、患者体

内でも 1H (n, γ) 2H反応で大強度の γ線が発生する。したがって、照射場評価に

おいては、γ線線量の測定も重要である。現在BNCT場の γ線線量の測定手法は

施設ごとに異なっており測定の不確かさが大きいため、汎用性があり、精度が

担保できる測定手法が求められている。本研究では、市販の熱蛍光ルミネセン

ス線量計（Thermo-luminescent dosimeter: TLD）と 6LiF焼結体カプセルを組み合
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わせた手法を考案し、AB-BNCTシステムの中性子場における γ線線量測定にお

ける有用性を明らかにした（第 4章）。 
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第２章 リチウムターゲット中性子源 BNCT システムの

特性評価 

2.1 緒言 

BNCTは 10Bと熱中性子の核反応によって生じる α粒子とリチウム原子核を

使用した治療であり、正常細胞への影響を抑えながら腫瘍細胞に致死線量を

与えることが可能である。近年、研究用原子炉の BNCT に代わり、病院に設

置可能な AB-BNCTシステムが開発され、使用されている。AB-BNCTシステ

ムでは、リチウムまたはベリリウムが中性子発生のターゲットとして一般的

に使用される。 

Neutron Therapeutics LCC は、静電加速器からの陽子ビームをリチウムター

ゲットに照射して中性子を発生する AB-BNCT システム「nuBeam」を開発し

た。 nuBeam は、1 台目はヘルシンキ大学病院、2 台目は湘南鎌倉総合病院

(Shonan Kamakura General Hospital: SKGH)、3台目は研究用でバーミンガム大

学に設置されている（図 2.1）。過去にヘルシンキ大学のグループによって、

nuBeam システムの概要が提示されている[34]。しかしながら、nuBeam を使

用して BNCT の臨床を行うにあたり、事前に評価すべき熱中性子束やビーム

安定性などの装置や照射場特性の詳細は明らかになっていない。また、放射

線治療においては投与線量の±5%以内とするようにガイドラインで規定され

ており[38]、BNCTにおいては一定の組織ホウ素濃度のもとで患者体内の大部

分を占める熱中性子束の測定には±5%以内の精度が求められる。 

したがって、本研究では、nuBeam中性子源システム(Neutron Source System: 

NSS)の臨床利用を目指し、熱中性子束、ビーム安定性、197Au (n, γ) 198Au と

55Mn (n, γ) 56Mn の放射化反応率の変動、中性子照射後の残留放射能による室
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内空間線量率を評価した。 
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図 2.1 nuBeamシステムの設置施設一覧 
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2.2 nuBeam中性子源システムの概要 

SKGH に設置された nuBeam システムの基本仕様は、ヘルシンキ大学病院の

ものと同じである。治療室のビーム減速体系(Beam shaping assembly: BSA)を含

む仕様も同じであり、残留放射能を最小限に抑えるために、治療室の床や天井、

壁などはホウ素含有ポリエチレンおよび重コンクリートが使用されている。ま

た、nuBeam は照射口の前に厚さ 6 cm の可動式鉛シャッターを装備しており、

照射後の照射口付近の放射化による γ線を軽減させることが可能である。 

nuBeam NSSのビームラインのレイアウトを図 2.2に示す。加速器はコックク

ロフト・ウォルトン型静電加速器である。イオン源には、電子サイクロトロン

共鳴型（Electron Cyclotron Resonance: ECR）イオン源が使用されており、純度

99.99%の水素ガスからイオンビームを生成する。イオンビームは陽子と水素分

子イオンで構成されている。約 90%のイオンが陽子で、約 10%が水素分子のイ

オンである。また、微量の重陽子が不純物として存在する。イオン源は、ター

ミナル電圧部(2.6 MV)に設置されている。イオン源で発生した 1 価のイオンは、

接地電位に向かって加速され、2.6 MeV のエネルギーを得る。また、加速器タ

ンク内には直流高圧電源、イオン源電源、印加電圧を生成する制御電子回路な

どが内蔵されている。タンク内には絶縁ガスに六フッ化硫黄(SF6)が充填されて

いる。ガスの圧力は約 6気圧である。 

ビームの発散を防ぐために、加速器タンク出口直後に四重極レンズがありビ

ームを収束させている。分析電磁石で陽子ビームを 15°偏向することで、陽子

を他の成分から分離させ、純粋な陽子だけがリチウムターゲットに到達する。

陽子ビームのサイズは直径 10 cmである。他の物質は回転するホイール(ビーム

ダンプ)によって除去される。ビーム輸送システムは、ビーム出力約 100 kW の

高出力ビームを下流に輸送し、純粋な陽子のみがリチウムターゲットに到達す
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ることを可能にする。リチウムターゲットで生成された中性子は BSAを通過し、

照射口から照射される。陽子ビームの電流量は、リチウムターゲット上で 30〜

40 mAである。 
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2.3 マンガン及び金の放射化法を用いた熱中性子束の評価 

2.3.1 概要 

様々なエネルギー成分が混合している中性子ビームの特性を評価するために

は、中性子ビームを水やアクリル樹脂（polymethyl methacrylate：PMMA）ファ

ントムに入射することによって生成される熱中性子束分布を測定することが必

要である。熱中性子束の測定には、主に 2つの方法がある。1つ目は、金とカド

ミウムカバーを使用して、中性子スペクトルの熱エネルギー領域を分離するこ

とで算出する方法である。2 つ目の方法は、熱中性子エネルギーに感度をもつ

マンガン箔を使用する方法である。前者の方法は、日本で広く用いられている

[23,25]。対照的に、2 つ目の方法は、ヨーロッパの BNCT 線量測定グループに

よって推奨されており[45,46]、フィンランドで最初の nuBeam システムの検証

に使用された。本研究では、アルミニウムに希釈された Al-Mn 箔と Al-Au 箔を

使用してビーム特性を評価した。 

 

2.3.2 照射試験 

まずは臨床の治療を想定し、リチウムターゲットへ向かう陽子ビーム電流か

ら一定時間の中性子出力の安定性を評価した。照射装置からビーム電流の履歴

を取得し、評価を行った。 

次に測定を行った。質量比 1%でアルミニウムに希釈された Al-Mn箔とAl-Au

箔(Goodfellow Cambridge, Huntington, UK)を、PMMA 円柱ファントム(Neutron 

Therapeutics Inc, Danvers, MA, USA)の測定深さにセットした。箔は直径 12 mm、

厚さ 0.2 mmで、PMMA円柱ファントムの大きさは直径 20 cm、長さ 24 cmであ

る。PMMA円柱ファントムを照射口の前に設置した。図 2.3は、PMMA円柱フ
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ァントムを用いた測定の概略図である。中性子照射後、箔をフォイルケースに

入れて、さらにバイアルホルダーに入れた。そして、放射化した箔から放出さ

れた γ線は、HP-Ge検出器(GEM25P4-70, ORTEC, AMETEK, Atlanta, USA)および

全自動ガンマカウンター(Hidex, Turku, Finland)を使用して測定された。解析ソ

フトには LVis version 3.3.57.0 (ORTEC, AMETEK GmbH, Germany)を使用した。 

放射化測定の測定精度の確認のために、混合核種放射能標準ガンマ線線源

MX401 (Japan Radioisotope Association, Tokyo, Japan)を使用して、HP-Ge検出器の

Daily の効率 QA とエネルギーQA を実施した。校正は標準線源にて実施したた

め、HP-Ge 検出器の検出位置からの距離を標準放射線源と測定箔で一致させ、

ファイルケースを安定させるため、3D プリンター(L-DEVO F2030TP, Fusion 

Technology, Tokyo, Japan)を用いて固定用治具を作成した。図 2.4に放射化測定に

用いた物品を示す。マンガンと金の原子数当たりの放射化反応率(Reaction rate: 

RR)は次のように計算した(式(1))。 

𝑅𝑅 =
λC

𝜀𝛾𝑁0 (𝑒−𝜆𝑡1 −𝑒−𝜆𝑡2) ∑ [
𝑄𝑖
𝛥𝑡

𝑖=1
𝑛 ∙(𝑒−𝜆(𝑛−𝑖)· 𝛥𝑡 −𝑒−𝜆(𝑛−𝑖+1)· 𝛥𝑡 )]

   (1) 

ここで、定数 λ、ε、γ、𝑁0、C は、それぞれ崩壊定数、検出効率、γ 線放出率、

金またはマンガンの原子の総数、および金は 412 keV、マンガンは 847 keVの γ

線のピークカウント数である。𝑛は照射中のトレンドデータポイント数、𝑖はデ

ータポイント数である。RRは nuBeamが 30 mAで動作した場合の値として計算

されるため、𝑄𝑖は電流の変動に対する補正値として導入され、𝑛・𝛥𝑡は照射時

間、𝑡1と 𝑡2は、照射終了から測定を開始する時間、測定終了する時間である。 

これらの方法を用いて、Al-Au 箔と Al-Mn 箔のペアを円筒形ファントムの任

意の測定深さに配置して直径 14 cm のコリメーターを使用して照射した。続い

て、測定値から反応率と熱中性子束を計算した。照射口(ファントム)表面距離

(Aperture to Surface Distance: ASD)は 2 cmであった。nuBeamの基準ビームサイズ
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として 14 cm のコリメーターを選択し、ファントムセットアップでは、BSA と

の衝突を回避するために必要な一般的な最小治療距離を考慮して 2 cm の ASD

が選択された。 

さらに、日々の中性子出力の QAを、PMMA円柱ファントムの表面から 2 cm

の深さで行った。最大の熱中性子束すなわち最大患者線量は深さ 2 cm付近とな

るため、深さ 2 cmを nuBeam線量測定の基準点として選択し、直径 14 cmのコ

リメーターと 2 cmの ASDを使用した。 

 

 

 

図 2.3 PMMA円柱ファントムを用いた測定体系 
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図 2.4 HP-Ge検出器の測定と測定位置の設定に使用した物品 
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2.3.3 モンテカルロ計算及び熱中性子束の算出 

PMMA 円柱ファントム内の熱中性子束分布及び金とマンガンの反応率の分布

は、モンテカルロシミュレーションコード MCNP6 version 6.2と核データ ENDF 

/ B-VIIを使用して F4タリーで計算された[47,48]。モンテカルロ計算で使用した

体系の概略図を図 2.5 に示す。箔の反応率を正確に計算するために、PMMA 円

柱 ファントムとAl-Au箔及び Al-Mn箔が計算 モデルに含まれている。熱中性子

束は、シミュレーションで得られたマンガンの反応断面積を用いて計算した。

本研究では熱中性子は~0.5 eVのエネルギー範囲の中性子と設定した。 

図 2.6 の左にマンガン試料を用いた熱中性子束の算出の流れを、右に HP-Ge

検出器の測定結果の一例を示す。熱中性子のエネルギー領域に感度をもつマン

ガン箔に中性子を照射し、核壊変により発生する 846.8 keVのガンマ線のピーク

位置のカウントを HP-Ge 検出器で測定することで放射化反応率を算出し、最終

的に熱中性子束を算出した。 

各深さのマンガンの反応断面積は、以下の式(2)を使用してMCNP計算値の熱

中性子束とMn-RRの比を取ることで算出された。 

𝜎𝑡ℎ =
𝑅𝑅𝑀𝑛_𝑀𝐶𝑁𝑃

𝜙𝑡ℎ_𝑀𝐶𝑁𝑃
  (2) 

ここで𝑅𝑅𝑀𝑛_𝑀𝐶𝑁𝑃はMCNP計算値の Al-Mn位置でのMn-RR、𝜙𝑡ℎ_𝑀𝐶𝑁𝑃 はMCNP

計算値の Al-Mn位置での熱中性子束を表す。 

測定値の熱中性子束は、各深さの測定値のMn-RRに、MCNPで算出された各

深さのマンガンの反応断面積で除することで算出された (式(3))。 

𝜙𝑡ℎ =
𝑅𝑅𝑀𝑛

𝜎𝑡ℎ
  (3) 

ここでRRMnは測定したMn-RR、𝜙𝑡ℎ は熱中性子束を表す。 

MCNP計算データは、PMMA円柱ファントムの深さ 2 cmで測定値の Mn-RRを
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使用してスケーリングされ、最後に計算値と測定値で分布が比較された。 
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2.3.4 結果・考察 

図 2.7 にリチウムターゲット上の陽子ビーム電流と照射時間の関係を示す。

nuBeamシステムは、30 mA以上の陽子ビーム電流において 1時間安定して中性

子が照射できることを確認できた。同時に陽子ビーム径が照射中安定している

ことも照射装置から確認できた。また、この時の陽子ビーム電流の変動はメー

カー基準の±10%以内を満たしていた。BNCT では、ホウ素薬剤の制約を考慮

して照射時間を決める必要がある。現在使用しているステボロニン® (STELLA 

PHARMA, Osaka, Japan)は、照射時に 1時間投与し、当院でもホウ素薬剤として

使用する予定である。したがって、1 時間以内に照射が終了することを考える

と、出力安定性の観点からは効果的な BNCTを行えることが示唆された。 

図 2.8 は、ASD が 2 cm の位置での PMMA 円柱ファントムにおけるビーム中

心軸上の計算値及び測定値のMn-RRと Au-RRの分布を示す。これは、2回の測

定値を 30 mA でスケーリングした値の平均値である。また、図 2.9 は、PMMA

円柱ファントムの中心軸で評価された熱中性子束の分布を表す。統計的不確か

さ(1σ)は、Au-RRの不確かさの表面の位置が 3%であったことを除いて、他のす

べての MCNP シミュレーション結果で 1%以内であった。測定値と計算値の差

は 5%未満であり、。深さ 2 cmでの熱中性子束は 2.8×109 cm2 s-1であった。この

値は Huらが示した NeuCureⓇの中性子場で直径 12 cm コリメーター使用時の測

定値[25]の約 2倍であり、nuBeamは脳腫瘍や頭頸部腫瘍を対象とした BNCTの

臨床を行う上で十分な強度の熱中性子束をもつことが確認できた。またこの結

果から、照射時間の短縮と治療可能な腫瘍の深さの改善の可能性が示唆された。

さらに IAEA TecDoc 1223 では、放射化法の熱中性子束測定の不確かさは 5-7%

とされており[49]、本研究の結果は勧告値の基準内であることが示された。本

研究ではファントム内の 2 cm深さ 1点におけるマンガンの放射化反応率で計算
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値を全てスケールした。1 点のスケールにおいて、中性子スペクトルが硬い浅

い領域、軟らかい深部領域のいずれも±5%以内で計算値と実測値がよく一致し

ていたことから、臨床で求められる精度で熱中性子束を評価できたと考えられ

る。 

Mn-RRと Au-RRは、PMMAファントムの深さ 2 cmで、約 1ヶ月間に 9回の

測定を行った。各測定の平均陽子ビーム電流は、27 mAから 32 mA(平均 30 mA)

の間で変化したため、それぞれ 30 mAに規格化した。1回目の測定開始時から 9

回目の測定開始時までに標的構造に送達された陽子の総数は、837 mA×h であ

った。 図 2.10は、測定された金とマンガンの反応率の変動を示しており、標準

偏差(SD)は金で 1.1%、マンガンで 1.2%であった。エラーバーはそれぞれ 2SD

を示している。ほとんどの測定値が平均値±2%以内であることを確認した。国

立がん研究センター中央病院に設置されたリチウムターゲットを用いた AB-

BNCT装置は約 700 mA×hで中性子束は約 28%減少することが報告されている

[28]。一方で nuBeamは同じリチウム材質のターゲットを用いた装置であるが、

上記の装置と同等以上の 837mA×h の照射を行っても中性子束が減少していな

いことから、健全性が保たれていることが確認できた。これは両システムの熱

負荷の軽減方式が異なっており、nuBeamは回転型にすることで陽子の衝突する

ターゲット面積を広げて熱負荷を効率的に分散できていることが要因として考

えられる。 

廣瀬らは Daily QAにおいて、ビーム照射口位置に金箔を設置した測定による

変動の許容値を±2%に設定している[44]。また、研究用原子炉 FiR1 における

Al-Au箔と Al-Mn箔を用いた Daily QAでも測定値の変動は約±2%であることが

報告されている[50]。nuBeam はリチウムターゲットを使用するため、ビームモ

ニターキャリブレーションの安定性を検証し、中性子束の減少(ターゲット中性
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子収率)を監視する必要がある。そこで、PMMA 円柱ファントムの表面から 2 

cmの深さでマンガンと金の反応率を測定し、Daily QAを行った。本研究でも変

動は 2%以内であり、過去の文献の範囲と一致することが示された。 
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図 2.7 リチウムターゲットに向かう陽子電流と照射時間の関係 
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図 2.9 PMMA円柱ファントムの中心軸に沿った熱中性子束分布 
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2.4 中性子照射後の治療室内の空間線量率の評価 

2.4.1 概要 

医療従事者は、治療中に患者を監視し、緊急時には直ちに対応しなければな

らない。また、BNCT の中性子照射後の患者への処置のためには治療室に入室

する必要があるため、入室基準を把握するためにも治療室内の空間線量率の評

価は重要である。そこで、中性子照射後の治療室内の残留放射能による空間線

量率を評価した。 

 

2.4.2 照射試験 

直径 14 cmのコリメーター前の ASDが 2 cmの位置に、20 cm×20 cm×20 cm

の立方体の水ファントムを設置した。その後、陽子ビーム電流 30 mAの条件下

で、水ファントムに対して 1 時間照射を行った。照射終了後、ビーム開口部か

ら 1 mの位置に電離箱式サーベイメーター(LUCREST TCS-1172, Nippon RayTech 

Co, Tokyo, Japan)を設置し、照射終了後 3分から一定間隔で測定を行った。また、

厚さ 6 cmの鉛シャッターを装着した場合としない場合の違いも評価した。測定

体系を図 2.11に示す。 
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図 2.11 中性子照射後の残留放射能による空間線量率評価の測定体系 

 

2.4.3 結果・考察 

図 2.12 に照射後の治療室内の残留放射能による空間線量率の測定結果を示す。

測定は、可動式鉛シャッターを使用した場合と使用しない場合の 2 通り行った。

線量レベルは、鉛シャッターなしで照射後 10分まで急激に低下した。鉛シャッ

ターを用いることで、空間線量率は最大約 44%低減した。nuBeam の BSA 付近

の放射化や崩壊 γ線放出エネルギーを考慮すると 7Be、64Cu、52V、28Alなどの核

種による影響が主であると考えられる。52V、28Alは半減期がそれぞれ 3.74分、

2.24分と比較的短く、7Be、64Cuはそれぞれ 53.2日、12.7時間と半減期が長い。

したがって、空間線量率の時間経過による低下は短半減期核種の影響であり、

その後一定の値で変わらなかったのは長半減期核種が影響していると考えられ

る。鉛シャッターで線量が低減できているのは、照射装置側からの放射化核種

による γ 線成分の一部が効果的に遮蔽できていることに起因すると考えられる。 
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治療室内の残留放射能による空間線量率の評価は、医療従事者被ばくの観点

から重要である。中性子照射後の nuBeam の残留放射能による空間線量率は、

以前に報告された BNCT 施設よりもかなり低かった[24]。その主な理由は、中

性子発生ターゲットの材質の違いが挙げられる。nuBeam NSS に使用されるリ

チウムターゲットの場合陽子ビームのエネルギーは 2.6 MeV であり、陽子のエ

ネルギーはベリリウムターゲットの場合の陽子ビームのエネルギー30 MeVに比

べて大幅に低い入射陽子のエネルギーが 8 MeVを超えると、高エネルギー中性

子と、減速体系や放射線遮蔽によく使用される鉄、アルミニウム、鉛との反応

により放射化が問題となる。一方、nuBeamは陽子のエネルギーが 2.6 MeVと低

いため、このような放射化を低く抑えることができる。放射線被ばくについて

は、通常の入室の法定値は 1 mSv/週で、週 40 時間の作業で平均 25 μSv/時と定

められている。したがって、照射口から 1 m の位置で作業を行うと仮定すると、

3 分後の値は法定値を下回ることが示唆された。また、鉛シャッターを用いる

と、残留放射能による空間線量率が最大 44%程度抑制されることが確認された。

これらの結果から、スタッフは照射後数分でスムーズかつ安全に治療室に入る

ことができることが示唆された。 
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図 2.12  108 C(平均電流 30 mAで 1時間)照射後の治療室内の残留放射能によ

る空間線量率と照射終了時からの時間の関係 
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2.5 まとめ 

SKGHに設置された nubeam NSSのシステム概要と測定について述べた。 

本研究は BNCT の臨床を行っていく上で必要な nuBeam のいくつかの照射場

特性を明らかにした。30 mA の電流で 1 時間の安定動作が可能であることが確

認できた。アルミニウムで希釈された Al-Mn 及び Al-Au 箔を用いた測定におい

て PMMA円柱ファントム内の熱中性子束の最大値は 2.8×109 cm2 s-1以上あるこ

とが分かった。また、実測値は、MCNP シミュレーション結果と± 5%以内でよ

く一致していた。中性子出力の定常性は、ファントム内の Al-Au および Al-Mn

箔を使用した日々の測定によって確認され、標準偏差(SD)は金が 1.1%、マンガ

ンが 1.2%で、変動は±2%以内であった。また、照射後の治療室の残留放射能

による空間線量率は、鉛シャッター使用時で約 5 μSv/hであった。 

本研究で評価した中性子の出力安定性、定常性、熱中性子束、治療室内の空

間線量率の観点からは nuBeam を使用した効果的な BNCT の実施が可能である

ことが示唆された。また、本知見は実際の治療プロセスの決定にも役立つと期

待される。 
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第３章 中性子出力の最適な QA/QC条件の評価 

3.1 緒言 

中性子束の測定には、Auや Mnなどの金属に中性子を照射して発生する γ線

を HP-Ge 検出器で測定する放射化法が広く用いられている。日本では高純度の

金線とカドミウムカバーを用いる方法が一般的であり[23–25]、欧州ではアルミ

ニウムで希釈されたAl-Au箔やAl-Mn箔が一般的に用いられている[45,46]。AB-

BNCT システムでは、中性子は加速器で加速した陽子をベリリウムまたはリチ

ウムターゲットに衝突させることによって生成される。中性子照射における照

射電荷(C)は、ターゲット上の陽子ビーム電流(A)に照射時間(s)を乗じたものと

定義される。AB-BNCTシステムの熱中性子出力の QA/ QCにおける適切な照射

電荷は、ターゲットの消費量、スタッフの作業時間、測定精度などの要因を考

慮しながら決定する必要がある。ベリリウムターゲットを用いた AB-BNCT シ

ステムの QA のための照射電荷については既に報告されている[44]。QA におけ

る最適な照射陽子電荷量はターゲットによって異なるが、リチウムターゲット

を用いた AB-BNCT システムの測定条件に関する報告はされていない。AB-

BNCT システムの中性子発生ターゲットでは、リチウムはベリリウムよりも劣

化しやすいため、特にリチウムターゲットを使用する装置では、QA/QC のため

の適切な照射電荷を決定することが重要である。加えて、放射化測定における

総合的な不確かさには、HP-Ge 検出器の計数の不確かさ、標準線源の校正、再

現性が含まれる。これらの不確かさを評価することも、適切な測定条件を決定

するために必要である。 

本研究では、リチウムターゲットを用いた AB-BNCTシステムにおいて、HP-

Ge 検出器を用いた中性子出力の QA/QC に最適な測定条件を明らかにすること
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を目的とした。 

 

3.2  QA/QC項目と測定方法 

3.2.1 概要 

中性子出力における Daily、Weekly、Monthly、Annually の QA/QC項目は、廣

瀬らの報告[44]及び欧州の勧告[45,46]に基づいて考案した。HP-Ge 検出器を用

いた QA/QC項目を表 3.1に示す。Daily、Weekly、Monthly においては中性子出

力の定常性の評価が目的であり、水ファントムのビーム中心軸方向における

Al-Mn 及び Al-Au 箔、あるいは金線の放射化反応率を算出することで評価を行

う。測定の簡便性なども考慮し、DailyとMonthlyではPMMA円柱ファントム、

MonthlyとAnnuallyでは水ファントムを用いた測定を選択した。また、Annually

においてはビーム軸外分布、照射陽子電荷量と放射化反応率の直線性、深部熱

中性子束分布の評価による中性子ビームの品質の定常性を評価することを目的

としている。熱中性子束測定では熱中性子成分と他のエネルギー領域の中性子

成分を分離する必要があるため、カドミウム箔と金線を用いた測定を選択した。

これらの各測定項目について、QA/QC の不確かさと測定時間を考慮した最適な

測定条件を検討した。本研究のフローチャートを図 3.1に示す。 

中性子源には湘南鎌倉総合病院（Shonan Kamakura General Hospital: SKGH）

に設置されたAB-BNCTシステム nuBeam (Neutron Therapeutics LLC., Danvers, MA, 

USA)を用いた。nuBeamの Beam shaping assemblyのレイアウトを図 3.2に示す。

nuBeamでは陽子を静電加速器で加速し、リチウムターゲットと衝突させて中性

子を発生させる。発生した中性子は減速材である MgF2 でエネルギーを落とし、

コリメーターで整形された後、ビーム開口部から照射される。陽子のエネルギ

ーは 2.6 MeV、通常使用ビーム電流は 30 mAである。nuBeamで使用するコリメ
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ーターは、大きいサイズから順に手動で取り付けてセットするもので直径 8 cm、

11 cm、14 cm、17 cm、20 cmのコリメーターが選択可能である。本研究では、

nuBeamの基準ビームサイズである 14 cmのコリメーターを選択した 

中心軸上にフォイルまたはワイヤーを配置した各ファントムをビーム照射口

の前に設置し、中性子を照射した。中性子が照射されたフォイルとワイヤーの

放射能を HP-Ge検出器を用いて測定した。 
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表 3.1 QA/QC項目と使用物品リスト 

Frequency Code Procedures 

Depth 

(cm) 

Used item 

Daily 

D1 RR of Al–Au and Al–Mn foils 2 PMMA cylindrical 

 phantom 

Al–Au and Al–Mn foils 

 

D2 Efficiency check of HP-Ge 

detector 

- Standard radiation source 

 D3 Energy check of HP-Ge detector - Standard radiation source 

Weekly W1 RR of Al–Au and Al–Mn foils 0, 2, 6 PMMA cylindrical  

phantom 

Al–Au and Al–Mn foils 

Monthly M1 RR of Au wire at the central axis 0–10 Water phantom & Au wire 

 

M2 Background check of HP-Ge 

detector 

- - 

Annually 

A1 RR of Au wire at both off-axis 

principal axes x and y 

2.2, 6 Water phantom & Au wire 

 

A2 RR of Au wire with and without 

cadmium cover, and resulting 

acquired thermal neutron flux 

0–10 Water phantom & Au wire 

& Cd cover 

 

A3 RR of Au foils after irradiation 

with at least six different charge 

amounts around 9–54 C 

2 Water phantom & Au wire 
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図 3.1 QA/QC条件決定のためのフローチャート  

 

 

 

図 3.2 nuBeamシステムの Beam shaping assemblyの断面図 
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3.2.2 高純度ゲルマニウム (HP-Ge) 検出器システム 

HP-Ge検出器(GEM25P4-70, ORTEC, AMETEK, Atlanta, USA)を用いて，フォイ

ルとワイヤーの放射能を測定した。使用した HP-Ge 検出器のエンドキャップ、

結晶、holeの直径は、それぞれ 75 mm、56.5 mm、10.9 mmである。また、結晶

の高さは 54.2 mm、holeの高さは 43 mmであり、1 mmの Al窓から結晶表面に

ある 0.03/0.03 mmの Al/Mylarまで 3 mmのエアギャップがある。図 3.3に SKGH

に設置された HP-Ge 検出器システムの全体レイアウトを示す。解析ソフトは

ORTEC社の LVis version 3.3.57.0を使用した。γ線のエネルギー範囲は LVisで 40

～2,000 keVに設定した。サンプルの設置と検出器位置への移動は、全自動ガン

マカウンター(Hidex, Turku, Finland)を使用して行った。このシステムでは、設

置位置と測定条件を設定することで、自動的に試料を測定することができる。

校正は、混合核種放射能標準ガンマ線線源MX401 (Japan Radioisotope Association, 

Tokyo, Japan)を用いて行った。校正の測定結果を、基準データとして LVis に登

録した。LVis の校正結果を図 3.4 に示す。各曲線は LVis 内の関数によりフィッ

ティングされている。 

 

3.2.3 PMMA円柱ファントムと箔を用いた測定 

PMMA円柱ファントム（Neutron Therapeutics LCC, Danvers, MA, USA）での測

定には、Al-Au および Al-Mn（1%重量 Au/Mn）箔（Goodfellow Cambridge, 

Huntington, UK）を使用した。箔は厚さ 0.2 mm、直径 12 mmであった。測定位

置は深さ 2 cmであった。図 3.5に測定と PMMAホルダーチューブのレイアウト

を示す。図 3.5 は一例であり、厚さは PMMA フォイルホルダーが 5、10、15、

20 mm、PMMAスペーサーが 8、12、10、20 mm、PMMAプラグが 5、10 mmか

ら選択できる。これらの部品を測定深さに応じて組み合わせ、PMMA ホルダー
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チューブ内に設置し、上下を PMMA プラグで固定した。箔は PMMA フォイル

ホルダーの中央凹部に設置した。Al-Au および Al-Mn 箔は、PMMA 円筒ファン

トム内の測定深さに設置した。ビーム開口部からファントム表面までの距離

（Aperture to Surface Distance: ASD）は 2 cmに設定した。使用した物品や放射化

反応率の計算手法は第 2章と同様にして行った。 

 

3.2.4 水ファントムと金線・カドミウム箔を用いた測定 

水ファントムでの測定には、Auワイヤー(Nilaco Corporation, Tokyo, Japan)とカ

ドミウムカバー(Nilaco Corporation, Tokyo, Japan)を用いた。直径 0.25 mm、長さ

10 cm、純度 99.95%の細い Auワイヤーを、深さ 2.2 cmは 5 mmの長さに、深さ

0 cmと 6 cmは 10 mmの長さに切断した。長さ 10 mm、幅 10 mm、厚さ 0.5 mm

のカドミウムカバーを使用した場合と使用しない場合の Au ワイヤーを水ファ

ントム(Fujidenoro, Aichi, Japan)の中心ビーム軸に沿って深さ方向に配置した。

ASDは 0 cmとした。高さ 41 cm、幅 35 cm、深さ 23 cmのアクリルファントム

を蒸留水で満たした水ファントムを使用した（図 3.6）。 
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図 3.4 LVis使用時の HP-Ge検出器の γ線エネルギーと Channel（赤）、 

FWHM（青）、Efficiency（緑）の関係 
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3.3  不確かさの評価 

3.3.1 概要 

LVis では、ピーク放射能に関する全不確実性推定値（1σ）は、様々な分析コ

ンポーネントからの個々の不確かさを合計することにより決定された。計数、

ランダムサミング、吸収、核種、効率、形状、サンプルサイズの不確かさが考

慮された。不確かさ推定のすべての構成要素は 1σレベルで計算された。本研究

では、LVis の全不確実性の中で大きな割合を占めるカウントの不確かさについ

て詳細に検討した。 

 

3.3.2 算出 

カウントの不確かさは測定時のカウント数の影響を受ける。中性子照射後の

Mn 及び Au のカウント数とカウント数の不確かさとの関係を、様々な測定時間

で測定を行うことにより評価した。 

再現性の不確かさに関しては、標準線源と活性化フォイルの測定ばらつきに

よる不確かさを計算した。測定は 1 日 1 回、66 日間行い、標準線源のばらつき

を測定した。9 種類の標準線源のうち、109Cd、137Cs、60Co の 3 核種を設定し、

校正値からのずれを評価した。この再現性には、HP-Ge 検出器の効率の系統的

なばらつきなどの不確かさが含まれる。さらに、セクション 3.2.3で述べたのと

同じ設定で 1 日 1 回、32 日間測定し、活性化箔の測定のバラツキも算出した。

このばらつきには、照射時のセットアップや HP-Ge 検出器による測定、フォイ

ルの質量測定における不確かさが含まれる。照射電荷は 54 C（平均電流 29.5-

30.5 mA）であった。いずれの場合も、1σ の標準偏差（SD）を計算し、測定再

現性の不確かさとして用いた。 

総合的な不確かさは 標準線源の相対標準不確かさ、標準線源測定の再現性、
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Au については Al-Au 箔測定の再現性、Mn については Al-Mn 箔測定の再現性の

二乗の和の平方根をとり、2 を乗じることにより、総合的な相対拡張不確かさ

を算出した。 

 

3.3.3 結果・考察 

表 3.2に HP-Ge検出器を用いた放射化測定の QA/QCの不確かさの算出結果を

示す。相対拡張不確かさ(𝑘 = 2)は標準線源の校正証明書に記載されているため、

それを 2で割って相対標準不確かさとした。109Cd、137Cs、60Coのうち、109Cdの

相対標準不確かさ(1.15%)が最も高かった。 図 3.7にカウント数とカウント数の

不確かさの関係を示す。不確かさは指数関数的に減少し、10,000カウントで 1%

となった。図 3.8に 109Cd、60Co、137Cs 校正源の測定値の再現性を示す。偏差は

校正時と測定時の放射能の差の割合を示している。109Cd、60Co、137Cs の平均±

SD はそれぞれ-2.0%±1.1%、-0.3%±0.8%、1.2%±0.9%であった。図 3.9 に RR

の各箔の読み取り値の再現性を示す。Au 箔と Mn 箔の再現性の不確かさの SD

は、それぞれ 1.3%と 1.4%であった。エラーバーはそれぞれ 2標準偏差を示して

いる。これらの不確かさの和の平方根を計算し、さらに 2 倍した相対拡張不確

かさは、Auで 4.5%、Mnで 4.6%であった。 

国際原子力機関(International Atomic Energy Agency: IAEA)の文書では、熱中性

子束の決定における総合不確かさは約 5-7%であり報告[49]、HP-Ge 検出器の効

率校正（約 5%）が不確かさの主要な要因であると報告されている。本研究で

得られた不確かさの値は、文献値の範囲内であった。 

出力の定常性は、光子線、電子線、陽子線などの標準的な放射線治療におい

て、Daily QA で 3%、Monthly QA および Annually QA で 2%と報告されている

[39,42]。これらの値は、腫瘍体積に対する投与線量の不確かさの総和を 5%以内
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に保つという考え方に基づいている[38]。本研究では、Al-Au 箔と Al-Mn 箔の

RR で評価した中性子出力の最大変動は、Al-Au 箔で-2.9%，Al-Mn 箔で 2.5%で

あった。Al-Au 箔と Al-Mn 箔の測定値のばらつきは測定後半(2023/3/20 以降)に

大きかった。測定前半の安定期は一人の測定者で行ったが、後半のばらつきは

複数の測定者で行った。これがセットアップの精度に影響したと思われる。ま

た、PMMA円柱ファントムは、データ取得時に 2 cmのスペーサーと定規を用い

てセットアップしたため、セットアップの再現性が高くなく、測定者の個人差

がばらつきとして現れた可能性がある。しかし、2024 年 4 月現在、セットアッ

プ用の室内レーザーが導入され、セットアップ精度は向上し、測定者間のばら

つきも減少している。そのため、今後は QA のばらつきがより正確に観測され

るようになり、個人差のない中性子出力のばらつきを評価することが可能にな

ると期待される。一方、BNCT の投与線量に対する不確かさは、標準的な放射

線治療（X 線や陽子線）とは異なる。機械出力の不確かさに加えて、腫瘍への

ホウ素薬剤の集積の不確かさも全体の不確かさに寄与している。しかし、ホウ

素集積の不確かさの詳細については不明な点が多く、今後の研究でさらに調査

する必要がある。 

放射化測定による中性子出力のQA/QCを適切に行うためには、HP-Ge検出器

の品質を確保することが重要である。本研究では、標準線源を用いた効率の

QAにより、効率の安定性を評価した。測定系のばらつきとして、使用した 3核

種の中で最も標準偏差(Standard Deviation: SD)が大きかった 109Cdの SDを繰り返

し測定の不確かさとして用いた。すべての変動はベンダーの推奨値の 5%以内

であり、システムの健全性が確認された。しかし、LVis で核種の崩壊に関する

補正を行っているにもかかわらず、わずかな変動が観察された。このばらつき

は、測定位置における標準線源の設置精度、ピーク位置、FWHM（Full Width at 
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Half Max）の不確かさのばらつきに起因すると考えられる。さらに、QA項目と

して標準線源を用いて LVis のエネルギーQA を行い、ピークエネルギー位置と

FWHM からのエネルギー分解能の定常性も評価した。これまでのところ大きな

変動は観測されていないことから、今回使用した HP-Ge 検出器の健全性が確認

された。真空度が悪化すると異常値が発生する可能性があるため、今後も注意

深く監視していく。現在はベンダーの推奨に従っているが、今後 HP-Ge 検出器

の QAの頻度や許容値を検討する余地がある。 

 

 

 

表 3.2 算出した放射化測定の QA/QCにおける不確かさ 

QA/QC uncertainty of activation measurement Uncertainty (%) 

Relative uncertainty of nine calibration sources 1.15 

1-sigma total counting uncertainty of LVis at 10,000 counts 1.0 

Repeatability of Cd calibration source reading (1-sigma, SD n=66) 1.1 

Repeatability of Au foil reading (1-sigma, SD n=32) 1.2 

Repeatability of Mn foil reading (1-sigma, SD n=32) 1.3 

Total relative expanded uncertainty (k=2) 
 

Au 4.5 

Mn 4.6 
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図 3.7  HP-Ge検出器での測定時のカウント数とカウント不確かさの関係。 

赤丸は 10,000カウント、1%を示す 

 

 

図 3.8  校正線源の 109Cd、60Co、および 137Cs の読み取り値の再現性。 

 破線は基準値から±5.0%を表す 
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3.4  HP-Ge検出器を用いた最適な測定条件の評価 

3.4.1 方法 

PMMA円柱ファントムを用いた Al-Au箔および Al-Mn箔の測定条件は、セク

ション 3.2.3 で述べた設定で評価した。Al-Au、Al-Mn 箔を用いた測定では、ベ

ンダー推奨の照射電荷は 54 C（30 mA で 1,800 秒）、HP-Ge 検出器の測定時間

（ライブタイム）は 1,800秒である。そこで照射電荷を 36 C,、45 C、54 C（平

均電流 30 mA）と変化させ、HP-Ge 検出器によるライブタイムとカウントの不

確かさを評価することにより、測定条件の最適化を目指した。Mn の半減期が

2.58 時間であることを考慮し、Al-Mn 箔は照射直後にライブタイムを変えなが

ら測定し、測定は最短のライブタイムから行った。 

水ファントムを用いた Au ワイヤーの測定条件は、セクション 3.2.4 で述べた

設定で評価した。NeuCure (Sumitomo Heavy Industries, Ltd, Tokyo, Japan)を用いた

場合の出力 QAでの金試料への推奨照射陽子電荷は 0.3 Cであり[44]、装置の加

速電圧等の違いから、nuBeam を用いた同様の条件での陽子線荷電量は約 3.5 C

である。そこで、照射陽子電荷を 3.5、7.0、10.5、14 C(平均電流 30 mA)に変化

させて最適な測定条件を評価した。また、54 C（平均電流 30 mA）を照射し、

カドミウムカバーを用いて深さ 0、2.2、6 cm で測定した。照射した試料から放

出される γ 線を HP-Ge 検出器を用いて、ライブタイムを変化させながら測定し

た。測定時間は LVis を用いてライブタイムを設定した。測定結果の不確かさ、

適切な電荷量、ライブタイムは、カウントの不確かさを考慮して評価した。 

 

3.4.2 結果・考察 

HP-Ge検出器を用いた測定では、LVisにおける計数の不確かさ 1%を放射化測

定の基準とし、この基準を満たす測定条件を検討した。 表 3.3 に各照射電荷に
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おける Al-Au 箔と Al-Mn 箔の各ライブタイムでの照射終了時刻と測定開始時刻

を示す。これらの箔は同時に照射し、同時に HP-Ge 検出器で測定した。Mn の

半減期を考慮し、基本的には照射直後に測定し、ライブタイムの短いものから

順に測定した。図 3.10 に各照射電荷におけるライブタイムとカウント不確かさ

の関係を示す。いずれのタイプの箔でも、照射電荷量とライブタイムが増加す

るにつれて不確かさは減少した。Al-Au箔の場合、統計誤差 1％以下で計数率を

得るためには 36 Cで 700秒、45 Cで 500秒、54 Cで 400秒以上のライブタイム

が必要であった。これらの結果から、Weekly QA では 0 cm と 6 cm の位置で測

定することを考慮して、PMMA 円柱ファントム、Al-Au 箔、Al-Mn 箔を用いた

Daily QAおよびWeekly QAの測定条件を 36 C、900秒と決定した。図 3.11は、

ライブタイムと Au ワイヤーのカウントの不確かさの関係を示している。深さ

2.2 cmでは、カドミウムカバーなしの金線での、統計誤差は 1%以下を満たすた

めの照射電荷とライブタイムは、14 Cで300秒、10.5 Cで400秒、7 Cで500秒、

3.5 Cで 1000秒であった。 深さ 6 cmでは、同じ条件下で深さ 2 cmの場合と比

較して、統計誤差は 1.1～1.2 倍に増加した。これらの結果から、水ファントム

と Auワイヤーを使用した場合の測定条件を、7.0 C、900秒と決定した。図 3.12

にカドミウムカバー使用時の Au のライブタイムと計数率の統計誤差の関係を

示す。カドミウムカバーを使用して 54 Cで照射した場合、深さ 0 cmで 300秒、

2.2 cmで 600秒以上、6 cmで約 1時間のライブタイムで 1%の統計誤差が得られ

た。これらの結果から、水ファントムとカドミウムカバー使用時の Au ワイヤ

ーを用いて 54℃で照射した場合のライブタイムは、深さ 0-2.2 cmで 900秒、そ

れ以上の深さで 3,600秒とした。 

全体の不確かさを一定に保つため、HP-Ge検出器のカウント不確かさ 1%を満

たすことを基準として最適な条件を検討した。本研究では、Al で希釈した Al-
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Au, Al-Mn箔及び純度 99.95%の Auワイヤーに対して、カドミウムカバーを使用

した場合と使用しない場合で中性子照射を行い、不確かさの観点から適切な照

射電荷量及びライブタイムを評価した。すべての測定において、照射電荷量と

ライブタイムの増加とともに不確かさは減少した。図 3.10-3.12 より、不確かさ

はライブタイムの関数として表すことができる。これらの関数はすべて指数関

数的減衰を示すので、ライブタイムが非常に長く、活性化核種の平均寿命に近

い場合には、不確かさはゼロに近づくと仮定できる。Al-Au 箔は、1%以下の不

確かさを得るために、Au ワイヤーよりも約 4～5 倍の照射電荷を必要とした。

これは Al-Au箔の Auの含有量が Auワイヤーより低いためである。PMMA 円柱

ファントムと Al-Au箔、Al-Mn 箔を用いた測定では、照射電荷を 36 C、ライブ

タイムを 900秒とした。一方、カドミウムカバーとAuワイヤーを用いた測定で

は、深さ 0-2.2 cmで 54 C, 900秒、それ以上の深さでは 3,600秒であった。カド

ミウムカバーを用いた測定で 1%の不確かさを得るためには、より多くの照射

電荷とライブタイムが必要であった。これは、カドミウムが熱中性子と反応し、

裸の Au ワイヤーと比較して Au の放射能が少なくなったためである。55Mn (n, 

γ) 56Mn反応の半減期は 2.58時間であり、197Au (n, γ) 198Au反応の半減期 2.7日よ

りも短く、そのカウントは早い段階で減衰する。今回の研究では、HP-Ge 検出

器の測定開始時間が異なっており、これが不確かさに影響した可能性がある。

しかし、Mn は照射直後の最短のライブタイム条件から測定されたため、測定

開始時間が不確かさに与える影響は小さいと考えられる。  

Al含有箔に中性子を照射すると、27Al (n, γ) 28Al反応により 1779 keVの γ線が

発生する。本研究では、54 C照射後 300秒及び 600秒のライブタイム、45 C照

射後 300 秒のライブタイムで観測された。これらの測定は HP-Ge 検出器を用い

て照射後 25 分以内に行った。一方、照射後 27 分で測定を開始した場合には、
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28Al からの γ 線は検出されなかった。28Al の半減期が 2.24 分であることから、

照射後 12半減期以上経過した γ線は 28Alの影響を受けていないと言える。さら

に、LVisでは設定した 40-2000 keVのエネルギー範囲で検出可能な γ線を検出す

る。本研究では、198Auについては 412 keV、56Mnについては 847 keVのエネル

ギー範囲内の計数に基づいて不確かさを決定した。したがって、28Al のピーク

は大きくなく、198Auと 56Mnのピークからかなり離れた 1779 keVに位置してい

ることを考慮すると、198Au と 56Mn の測定の不確かさに対する 28Al の影響は無

視できると考えられた。 

本研究の限界のひとつは、6 cm より深い深さでの測定を評価していないこと

である。箔の測定はピーク深度付近で行われ、カドミウムを含む Au ワイヤー

と含まない Auワイヤーは 0、2、6 cmの深度で評価された。QA/QCのためには、

他の深さも考慮すべきである。測定位置の深さがピーク深さより深くなるとカ

ウントが減少するため、最適な不確かさを得るためにはライブタイムや照射時

間を長くする必要がある。また、LVis には EFFTRAN という計算コードが組み

込まれており、検出効率の向上が報告されている[51]。しかし、試料と検出器

の位置を最小に設定しても、HP-Ge 検出器システムの試料は検出器のエンドキ

ャップから離れているため、推定した検出効率からの有意なずれは見られなか

った。その結果、LVis における EFFTRAN を用いた幾何学的補正は本研究では

行われなかった。 

本研究の結果は、HP-Ge 検出器を用いた放射化測定の QA/QC を行う AB-

BNCT 施設の参考となる。しかし陽子エネルギーや使用電流等の仕様は中性子

照射装置によって異なり、ライブタイムは HP-Ge 検出器によって異なる。した

がって、他の施設、測定システムに対して本研究結果を適用する際には、これ

らの要因を考慮して最適な照射量とライブタイムを改めて決定する必要がある。 
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表 3.3 各照射電荷での Al-Mn箔と Al-Au箔の照射終了時刻と測定開始時刻 

Irradiation 

charge (C) 

Irradiation 

end time 

Measurement start time by HP-Ge detector at each live time (s) 

300 600 900 1200 1500 1800 

36 15:46 17:34 17:40 17:51 18:07 18:28 18:54 

45 15:17 15:42 15:48 16:52 15:59 17:08 16:20 

54 10:54 11:03 11:09 11:21 11:37 11:58 12:25 
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図 3.12 カドミウムカバー使用時の Auワイヤーのライブタイムとカウント不

確かさの関係 
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3.5  まとめ 

SKGH に設置されたリチウムターゲットを用いた AB-BNCT システムにおけ

る中性子出力の最適な OA/QC 条件を検討した。QA/QC 項目の策定、測定の不

確かさの評価、照射陽子電荷量と HP-Ge 検出器の測定時間の検討により、最適

な QA/QC 条件を決定した。放射化測定の QA/QC における相対拡張不確かさは、

Auで 4.5%、Mnで 4.6%であった。また、HP-Ge検出器のカウントの不確かさの

基準を 1%として照射電荷量と測定時間を決定した。PMMA 円柱ファントムと

Al-Au及び Al-Mn箔を用いた測定では、照射電荷を 36 C、測定時間を 900秒と

した。水ファントムと Auワイヤーを用いた測定の測定条件は 7.0 Cと 900秒と

決定した。一方、カドミウムカバーと Au ワイヤーを用いたの測定条件は深さ

0-2.2 cmで 900秒、より深い深さでは 3,600秒と決定した。本研究は、リチウム

ターゲットを用いた AB-BNCTシステムで中性子出力の QA/QCを行うための貴

重なデータを提供した。 
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第４章 TLD-MSO-S と 6LiF 焼結体を用いた γ 線線量評

価手法の開発 

4.1 緒言 

BNCT システムの照射口から放出される放射線は、熱外中性子が大部分を占

める。しかし、中性子照射系からの一次 γ 線も含まれ、患者体内で 1H (n, γ) 2H

による二次 γ線も発生する。BNCTの線量成分には 10B (n, α) 7Li反応によるホウ

素線量、熱中性子と窒素原子核との 14N (n, p) 14C 反応による窒素線量、高速中

性子と水素原子核との 1H (n, n) 1H反応（弾性衝突反応）による水素線量、さら

に一次 γ線と二次 γ線を合わせた γ線線量がある。図4.1に脳腫瘍に対するBNCT

における各線量成分割合の一例を示す。特に腫瘍に対してはホウ素線量が大き

な割合を占めるが、正常組織である脳や軟部組織においては一定割合を γ 線線

量が占める。したがって、治療計画において腫瘍組織と照射野内の正常組織に

付与される各線量を適切に計算する上で、BNCT の照射場評価として γ 線線量

の評価を行うことは重要である。 

熱外中性子の多くは水中で熱中性子に変化するため、特に水ファントムを用

いた γ 線線量測定では熱中性子の混入を考慮する必要がある。熱中性子の存在

下での γ 線線量の推定は、ほとんどの検出器が両方の放射線に反応するという

事実によって複雑になる。BNCT における γ 線線量測定は、主に電離箱や TLD

を用いて行われる。フィンランドでは、2 つの異なるタイプの電離箱線量計を

組み合わせる方法（対電離箱法）が一般的に使用されている[45,46]。対電離箱

法ではアルゴン(Ar)ガスが用いられるため、病院の BNCT 施設で使用する場合

40Ar (n, γ) 41Arにより発生する放射化ガスが懸念される。一方で、日本では石英

ガラス管に封入した酸化ベリリウム(beryllium oxide: BeO)粉末の特注の
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TLD(UD-170LS, Panasonic)が用いられている[23–25]。石英ガラス管に封入され

た TLD は、他の一般的な TLD よりも熱中性子の影響を受けにくいが、現在製

造または販売がされていない。石英ガラスに封入した TLDだけでなく、熱中性

子に敏感なホウケイ酸ガラス(UD-170L, Panasonic)に封入したBeO粉末のTLDの

入手も困難になってきている。したがって、すべての BNCT 施設で QA に共通

して使用できる代替の γ線線量測定方法を検討する必要がある。 

TLD は、放射線治療、生物学、放射線診断学、および環境モニタリングで広

く使用されている。いくつかの放射線混合場での線量測定と効率的な測定のた

めの TLD材料を開発するために、多くの研究が行われてきた。TLDの熱中性子

応答は、いくつかの研究の対象となっており、素子を構成する元素の断面積に

依存する。MgB4O7: Tb や Li2B4O7: Cu は熱中性子に高い応答性を示す。ホウ素

とリチウムを含むものは、熱中性子に敏感な大きな断面積を持つ。対照的に、

Mg2SiO4: Tbや BeOなどの TLD材質は熱中性子の反応断面積が小さい。これら

の TLD 材質は熱中性子に対して比較的感受性が低いため、これらの TLD 材料

は中性子と γ 線の混合場での γ 線線量を測定するために使用される。TLD は、

使用する素子材質の種類によって特性が異なる。そのため、TLD における正確

な γ 線線量測定のためには、各元素の特性を考慮した様々な補正を行う必要が

ある。例えばエネルギー依存性、角度依存性、自己吸収、TLD リーダーの校正、

フェーディング、熱中性子感度などがある。Mg2SiO4: TbはX線線量測定に広く

用いられており、エネルギー依存性が大きく、フェーディングはごくわずかで

あることが報告されている[52,53]。さらに、原子炉の中性子場におけるいくつ

かの種類の TLD の中性子の混入に対する補正に関する報告がされている[54]。

6Liは、低エネルギー中性子の遮蔽に広く使用されている。核断面積は中性子の

速度に反比例し、低エネルギーの中性子では遮蔽効果が大きくなる。したがっ
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て、適切な 6Liの使用により中性子が測定器に及ぼす影響を低減しながら γ線線

量を評価することができる。しかし、近年普及が進んでいる AB-BNCT におい

て 6LiF 焼結カプセルと Mg2SiO4: Tb (TLD-MSO-S)を用いるための補正や γ 線量

測定の詳細な方法の報告はされていない。 

本研究では、Mg2SiO4: Tb (TLD-MSO-S)と 6LiF 焼結カプセルの組み合わせを

用いた γ線線量評価法を提案し、AB-BNCT装置の γ線線量測定における使用可

能性を検証することを目的とした。 

 

 

図 4.1  脳腫瘍に対する BNCTにおける各線量成分の割合の一例 
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4.2 医療用線形加速器を用いた TLDの校正試験 

4.2.1 概要  

本研究では、TLD-MSO-S (TORECK Co., Ltd., Kanagawa, Japan)を使用した。

TLD-MSO-Sの材質は Mg2SiO4: Tbで構成されていた。直径は 2 mm、長さは 12 

mm であった。TLD-MSO-S 素子は、光子エネルギー感度補正用の直径 5 mm、

長さ 16 mmの錫フィルタを含むホルダーF (TORECK Co., Ltd., Kanagawa, Japan)

に入れて使用した。アニーリングは、TLD ANNEALING OVEN (TORECK Co., 

Ltd., Kanagawa, Japan)を用いて 500 ℃で 15分間行い、測定前の線量情報を消去

した。TLDリーダー/TD-1000 (TORECK Co., Ltd., Kanagawa, Japan)を用いて TLD

素子を計測した。TLD リーダーで TLD-MSO-S 要素から出力された「読み取り」

値を使用した。 

さらに、TLD 素子やエネルギー補償フィルタが熱中性子と反応する際に発生

する即発 γ 線や荷電粒子や、熱中性子の混入による放射化の影響を防ぐ必要が

ある。そのため、厚さ2 mmの 6LiF焼結カプセル(NIKKEI SANGYO Co., Shizuoka, 

Japan)  を中性子場の測定に使用した。化学純度 99%で濃縮された 6LiF粉末の Li

は Sigma-Aldrich社から購入し、製造工程は日経産業株式会社により行われた。

6Li 濃縮 LiF粉末は 95%の 6Li 濃縮度であり、6LiF焼結カプセルは多結晶であっ

た。図 4.2は使用した TLD、ホルダーF、6LiF焼結カプセルの画像を示す。 
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図 4.2  測定に使用した TLD、TLDホルダーFと 6LiF焼結カプセル 

 

4.2.2 感度補正係数の導出と線量直線性の評価 

医療用線形加速器である Novalis-Tx(BRAINLAB, Westchester, Germany)を使用

して 6 MVの X線を照射し、TLDを校正した。照射野の大きさは 10 cm×10 cm

とし、線源検出器間距離(Source to detector distance: SDD)は 100 cmとした。また、

後方散乱の寄与を考慮し、30 cm×30 cmの固体水等価ファントム(TOYO MEDIC, 

Tokyo, Japan)を、厚さ 1cmのものを 2つ、厚さ 3cmのもの 1つ、厚さ 5cmのも

のを 1 つ組み合わせて設置した。TLD を固体水等価ファントムの上部の中央に

配置した。6 MVの X線のビルドアップを考慮して、厚さ 10 mmと 5 mmの計

15 mmのボーラス(Fujidenolo, Aichi, Japan)を TLDの上に設置した。TLDを固体

水等価ファントム上の中央に設置し、垂直レーザーと水平レーザーは TLDの中

心に合わせた。図 4.3 は測定体系を示している。X 線線量は、TLD と同じ位置

に設定された 30013 Farmer Chamber (PTW, Freiburg, Germany))を使用して確認さ
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れた。 

TLD の感度はロッドによって異なる。そこで、29 個の TLD にそれぞれ 2 Gy

を照射し、その平均値から各素子の感度のばらつきに対する補正係数を算出し

た。各ロッドの感度変動の補正係数𝐶𝑆は、式(1)を使用して算出した。 

𝐶𝑆 =
𝑅𝑎𝑣𝑒𝑟𝑎𝑔𝑒

𝑅𝑖
  (1) 

ここで𝑅𝑖はロッド番号 iのTLDの読み取り値を示し、𝑅𝑎𝑣𝑒𝑟𝑎𝑔𝑒は、29個のTLD

ロッドの読み取り値の平均を示す。 

次に、線量を 0.2 Gyから 2 Gyまで変更(0.2 Gyステップ)した時の TLD読み取

り値を TLDリーダーで測定して、線量の直線性を確認し、補正係数を決定した。

TLD 値を線量(Gy)に対する係数𝐶𝐷は、横軸が照射した X 線線量(Gy)、縦軸が

TLD 読み取り値(Sv)を表すグラフの傾きと定義した。グラフの傾きは、最小二

乗法を用いた線形回帰によって各線量が測定された点をフィッティングするこ

とにより決定された。 

 

 

図 4.3  医療用線形加速器を用いた校正試験の測定体系 



84 

 

4.2.3 結果・考察 

BNCT照射場での照射試験に用いた TLDは、医療用線形加速器の 6 MVの X

線を用いて校正した。合計 29 個の TLD が 3 回の照射で測定され、1 回目は 10

個、2回目は 10個、3回目は 9個を同時に照射した。 

各ロッドの感度補正係数を測定結果から算出した（図 4.4）。図 4.4 から分か

るようにロッドによるばらつきが確認された。算出された感度補正係数は各

TLDロッドで 0.88〜1.07の範囲であり、各ロッドの TLDに係数が付与された。 

図 4.5に TLDで測定した TLD読み値(Sv)と照射した X線線量(Gy)との関係を

示す。2つの TLDを各線量で 1回測定し平均値を使用した。各 TLD測定値につ

いては、感度補正後の値を用いた。決定係数（R 二乗）は 1.00 であり、BNCT

照射場の測定に用いられる 2 Gy以下の X線線量において直線性が良好であるこ

とが確認された。校正係数𝐶𝐷は、近似直線の傾きから 1.39(Gy−1)と決定された。

これにより TLDの読み取り値は、適切な校正係数を使用して γ線線量に変換で

きる。 

. 
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図 4.4  TLDロッド間の読み値のばらつき（赤点線は平均値を示す） 

 

 

図 4.5  TLD読み取り値と線量の関係 



86 

 

4.3 モンテカルロ計算 

4.3.1 概要  

本研究では、中性子源モデルとして nuBeam (Neutron Therapeutics LLC., 

Danvers, MA, USA)を使用し、モンテカルロシミュレーションコード MCNP6 

version 6.2を使用し、核データには ENDF/B-VIIを使用した[47,48]。カットオフ

エネルギーは、中性子、光子ともに下限は 0 MeV、上限は中性子が 20 MeV、光

子が 100 MeVと設定した。計算はさらに、0.5 eV未満の熱中性子、0.5 eV以上

10 keV未満の熱外中性子、10 keV以上の高速中性子の 3つの中性子エネルギー

グループに分けられた。MCNP 計算では、リチウムターゲットと陽子の反応に

よって発生する中性子と γ 線を、照射口位置の表面でコリメーターサイズごと

にダンプした。計算効率を上げるために、このダンプファイルを計算の線源と

して使用した。 

nuBeamはリチウムターゲットを使用する。リチウムターゲットへの熱負荷に

よる中性子出力の減少は、以前の文献で報告されている[28]。したがって、リ

チウムの劣化による中性子生成効率の変化を考慮するために、スケーリング係

数を適用する必要がある。スケーリング係数は、放射化箔測定に基づいて、

55Mn (n, γ) 56Mn の反応率の測定値と計算値の比率として計算した。スケーリン

グ係数を決定するための測定は、第 2章と第 3章に示したように PMMA円柱フ

ァントムと Al-Mn 箔、Al-Au 箔を用いて行われ、54 C の陽子電荷(平均電流 30 

mA)で照射された。HP-Ge検出器(GEM25P4-70, ORTEC, AMETEK, Atlanta, USA)

と解析装置 LVis version 3.3.57.0 (ORTEC, AMETEK GmbH, Germany)を使用して、

マンガンの反応率を測定した。HP-Ge検出器において、55Mn (n, γ) 56Mn により

発生する 847 keVの γ線の検出効率は 0.52%であった。計算された値にスケーリ

ング係数を掛けて使用した。 
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4.3.2 中性子線量の寄与の導出 

BNCT照射場において TLDを用いた γ線線量を正確に評価するには、TLDの

中性子線量を考慮する必要がある。表 4.1 に、TLD-MSO-S の構成要素と熱中性

子の捕獲断面積を示す。TLDおよび TLD構成元素の中性子カーマ係数を計算し、

nuBeam の中性子エネルギー領域における TLD 素子の特性を評価した。また、

水ファントム内の各深度(深さ 0〜10 cm)と nuBeam照射口表面における中性子エ

ネルギースペクトルも計算した。 

そして、MCNPのエネルギー堆積タリーF6を用いて、6 LiF焼結カプセル使用

時のホルダーF 内の TLD 素子の各位置(水ファントムの深さ 0〜10 cm)における

TLD 素子の構成材料に対する γ 線線量、高速中性子線量、熱外中性子線量、熱

中性子線量を 1点ずつ計算した。深さ 0 cmは、6LiF焼結カプセルが水ファント

ムの表面に接する位置で、実測を想定して計算した。MeV/g で計算した値に

1.6×10-10（J/eV）を乗じて Gy に換算した。本研究では，エネルギー範囲を熱中

性子は 0.5 eV以下，熱外中性子は 0.5 eVから 10 keV，高速中性子は 10 keV以

上とした。図 4.6は、MCNP計算に使用された体系を示す。 

 

表 4.1 TLD-MSO-S及び TLD-MSO-Sの構成元素の熱中性子の捕獲断面積 

Material Mg Si O Tb TLD-MSO-S 

Mass ratio  

(%) 
41.5 14.4 44.0 0.1 - 

Capture cross 

section for thermal 

neutrons (barn) 

0.0503 0.169 1.90×10-4 23.1 0.0684 
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図 4.6  MCNP 計算を実行するための体系 
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4.3.3 6LiF焼結カプセルの摂動補正係数の導出 

本研究では、熱中性子遮蔽材として 6LiF 焼結カプセルを用いた。BNCT 場の

ファントム測定において，γ線の主成分は水ファントム内で発生する 1H (n, γ)反

応に由来する約 2.2 MeVである[55]。2.2 MeVの γ線に対する LiFの質量減衰係

数は約 0.041 cm2 /gであり、使用した 6LiFの厚さが 2 mm、密度が 2.64 g/cm3で

あることを考慮すると、減衰率は約 2.2%であり、あまり高くないと考えられる。 

しかし、6LiF を使用する場合、中性子場の摂動による γ 線量の減衰も考慮する

必要がある。 そこで、水ファントムの表面から d cm の深さにおける摂動補正

係数𝐶𝑃,𝑑を、
6LiFカプセルを使用した場合と使用しない場合の水ファントムの γ

線量を計算し、比をとることにより求めた。計算式を以下に示す。 

𝐶𝑃,𝑑 =
𝐷𝑤,𝑑

𝐷𝐿𝑖𝐹,𝑑
  (2) 

ここで、𝐷𝑤,𝑑は水中の各深度における γ線量(Gy)、𝐷𝐿𝑖𝐹,𝑑は水中の
6LiFカプセ

ルを使用した場合の各深度における γ線量(Gy)である。LiFの材料設定について

は、メーカーの仕様と寸法・質量測定結果の解析から、6LiF 焼結カプセル 7 個

の真密度 2.64 g/cm3 に対する実際の密度の比の平均は 86%であった。したがっ

て、本研究のMCNP計算では、真密度に 0.86を乗じた 2.27 g/cm3 を 6LiFの密度

として用いた。 
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4.3.4 結果・考察 

図 4.7に TLD-MSO-Sの各構成元素の中性子カーマ係数の計算結果と、空気中

における nuBeam の照射口位置の中性子エネルギースペクトルを示す。この結

果から、TLD-MSO-Sの中性子カーマ係数は、1 eV以下の領域ではシリコンの中

性子カーマ係数に近く、1-50 eVの領域ではテルビウムの中性子カーマ係数に近

く、50 eV 以上の領域ではマグネシウムと酸素の中性子カーマ係数に近いこと

がわかった。 

図 4.8に水ファントムの深さごとの中性子と γ線のエネルギースペクトルを示

す。熱外中性子から高速中性子のエネルギー領域では，中性子束は深度の増加

とともに減少した。熱中性子領域の 0.1 eVピーク付近の値は深さ 0 cmから 2 cm

まで増加し、その後減少する傾向が見られた。γ 線のエネルギースペクトルは

中性子と比較して深さによる変化が小さかった。 

図 4.9 は、水ファントムの各深度における 6LiF を用いた時のホルダーF 内の

TLD素子に対する中性子線量の MCNP計算結果である。条件として陽子電流は

30 mA、コリメーター径は 14 cm、ASDは 2 cmであった。エラーバーは熱中性

子、熱外中性子，高速中性子に対する MCNP 計算結果の統計的不確かさを示し

ている。線量寄与は熱外中性子成分の割合が最も高く，次いで高速中性子，熱

中性子の順であった。熱外中性子及び高速中性子の線量は水ファントムの表面

で最大であり、深度が深くなるにつれて減少した。熱中性子線量は 6LiF 焼結体

カプセルを用いることで低くなった。図 4.9に示す結果から、各深さ d cmにお

ける中性子線量𝐷𝑛,𝑑は熱中性子、熱外中性子、高速中性子の線量を合計するこ

とで求めた。 

図 4.10は、水ファントム中の各深さにおける 6LiFを用いた時のホルダーF内

の TLD素子に対する中性子と γ線の線量の全線量に占める割合を示している。
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エラーバーは誤差の伝播を考慮した中性子と γ 線の線量計算における MCNP 計

算の統計的不確かさを示す。中性子線量の割合は、ファントム表面から 0 cmの

位置で最大 14.4%に達したが、3 cmの深さでは 3.1%以下であった。これは，フ

ァントム表面には熱外中性子と高速中性子が多く存在し、中性子束は γ 線に比

べて深度が深くなるにつれてピークから急激に減少するためである。 

図 4.11 は、水ファントムの異なる深さの TLD 位置における摂動補正係数の

MCNPシミュレーション結果を示す。図 4.10と同様に、6LiF の有無による γ線

量計算の誤差の伝播を考慮したエラーバーを示している。この結果から得られ

た、深さ d cmにおける 6LiFの摂動効果を補正する係数CP,dを中性子場での測定

時の計算に使用した。コリメーター直径は 14 cm、ASDは 2 cmであった。CP,d

は熱中性子束のピーク付近である 2cm で最大となり、距離とともに減少した。

CP,dは一定ではなく、深さ 2 cmでピークを示した。これは、熱中性子束が 2 cm

付近にピークを持ち熱中性子束のピーク付近では 6LiF による摂動の影響が大き

いため、6LiF を使用した場合と使用しない場合の γ 線線量差が大きくなるため

であると考えられる。 

BNCTにおける γ線線量測定に TLDを使用する場合、使用する元素の特性を

理解し、適切な補正を行うことが重要である。Mg2SiO4：Tb（TLD-MSO-S）の

感度は、特に 100 keV 以下の光子エネルギーで増加することが報告されている

[53]。しかし、中性子場における水ファントムの γ 線エネルギーのほとんどは

2.2 MeVであり[55]、本研究ではエネルギー補正用の錫フィルタを装備したホル

ダーFを用いた。TLD-MSO-Sを用いた測定では，TLD素子の感度が高い低エネ

ルギー領域でも、錫フィルタを用いることで測定に影響を与えない程度にエネ

ルギー感度を低く抑えることができ、γ 線エネルギー感度は 25 keV 以上で一定

であることが報告されている[56]。したがって、エネルギー依存性の影響は無
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視できると考えられる。[57]本研究では、TLD の劣化は考慮しなかった。TLD

はアニールを繰り返して使用しているため、その劣化が測定値に影響している

可能性がある。したがって、長期間使用する場合には、劣化が測定値に与える

影響と交換時期を慎重に評価する必要がある． 

熱外中性子及び高速中性子はともに水ファントム表面で最大となり、深さと

ともに減少した。これは図 4.8 に示すように、深度が深くなるにつれて熱外中

性子と高速中性子の中性子束が急激に減少するためと考えられる。この中性子

エネルギースペクトルの変化は Liuらが報告した傾向[58]と一致した。 
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図 4.7 TLD-MSO-S及び TLD-MSO-Sの構成元素の中性子カーマ係数と nuBeam

照射口位置における中性子のエネルギースペクトル 
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図 4.9 水ファントム内の各深さにおける 6LiF焼結体カプセル使用時の 

ホルダーF内の TLD-MSO-Sに対する中性子線量 

 

 

図 4.10 水ファントム内の各深さにおける 6LiF焼結体カプセル使用時の 

ホルダーF内の TLD-MSO-Sに対する中性子線量と γ線線量の割合 
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図 4.11 水ファントム内の各深さにおける摂動係数  
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4.4 加速器 BNCTシステムの中性子場における γ線線量評価 

4.4.1 照射試験 

中性子場における照射試験は、湘南鎌倉総合病院に設置された nuBeamシス

テムを用いて行われた。高さ 41 cm、幅 35 cm、奥行き 23 cmの水ファントム

(Fujidenoro, Aichi, Japan)を用いて γ線線量率分布を測定した（図 4.12）。ファン

トムは直径 14 cmのコリメーターの前に設置した。照射口から水ファントム表

面までの距離（ASD）は 2 cmであった。6LiF焼結カプセルを熱中性子遮蔽に用

いた。測定は TLD素子をホルダーFに挿入し、さらに 6LiF焼結カプセルに挿入

して行った。測定は中性子場の摂動を考慮し、1点ずつ行った。中性子は陽子

電荷 3.5 Cで照射終了するように設定した。複数回測定における照射中の平均

陽子電流は 29.49 mA-31.27 mAであった。MCNP計算は陽子電流 30 mAの設定

で行われたため、測定結果は陽子電流を 30 mAに合わせるように補正された。 

本手法の妥当性を評価するため、コリメーター直径 11 cmについてもコリメー

ター直径 14 cmと同様に摂動補正係数と中性子線量の計算と測定を行った。す

べての測定は少なくとも 3回以上行い平均した。 BNCT照射場での水ファント

ム測定では、γ線線量は式(3)を用いて求めることができる： 

𝐷𝛾 =
𝑀 × 𝐶𝑆

𝐶𝐷
×  𝐶𝑃,𝑑  − 𝐷𝑛,𝑑 (3) 

ここで、𝐷𝛾は γ線線量(Gy)、Mは TLD読み取り値、𝐶𝑆 と 𝐶𝐷はそれぞれセクシ

ョン 4.2で述べた各 TLDロッドの感度変動の補正係数と X線校正係数(読み取

り値 Gy- 1 )である。さらに、𝐶𝑃,𝑑 と 𝐷𝑛,𝑑は、それぞれセクション 4.3 で述べた

深さ d cm における TLD 素子の摂動補正係数と中性子線量である。比較のた

め、6LiF焼結カプセルを使用しない測定も、同じセットアップを用いて水ファ

ントムの深さ 0-10 cmで 1回行った。 
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 さらに、γ線線量評価手法の妥当性検証として，Arガスでフラッシュしたマ

グネシウム (Mg) 壁の電離箱(通称Mg (Ar) chamber)を用いて，TLDと同じ測定

体系で測定を行った(図 4.13)。使用したMg (Ar）chamber（Exradin  type M2; 

Standard Imaging, Middleton, WI, USA）の収集体積は 0.53 cm3 であった。 純度

99.9%の Arガスを流量調整システム（Linde plc., Surrey, UK）を用いて 24.6 

ml/minの流量で流した。MAX-4000 PLUSエレクトロメーター（Standard 

Imaging, Middleton, WI, USA）を用いて、Mg (Ar) chamberに+300 Vの電圧を印

加した。本研究では、欧州の文献を参照して γ線線量を計算し、Mg (Ar) 

chamberの中性子感度を 0、γ線感度を 1とした[59,60]。γ線線量は以下の式で

計算した： 

𝐷𝛾 = 𝑁𝐷𝑊 × 𝑄 (4) 

ここで、𝐷𝛾は混合場における γ線線量(Gy)、𝑁𝐷𝑊は校正に用いた水または空気に

対する光子線吸収線量のMg (Ar) chamberの校正係数である。本研究で使用した

Mg (Ar) chamberは、STUK(Vantaa, Finland)により空気中と水中の 60Co線源で校

正された。Q は中性子場で測定された電荷である（イオン再結合、極性効果、

温度気圧の補正は考慮された）。 
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図 4.13 Mg (Ar) chamberを使用した γ線線量率の測定体系 
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4.4.2 結果・考察 

ビーム軸に沿って水ファントムで測定した γ 線線量率を図 4.14 に示す。コリ

メーター直径が 14 cmと 11 cmのいずれの場合も、TLDの測定値の平均値はす

べての深さで±7%の誤差の範囲内で MCNP計算結果とよく一致した。図 4.14の

TLD 測定値の垂直のエラーバーは、各深度における 3 回の測定値の標準偏差を

示し、一様に最大の標準偏差±7%で示している。3回以上の測定で平均±7%以内

の再現性が確認された。また、Mg (Ar) chamber測定の結果には、妥当性評価の

ため、IAEA の報告に記載されている±9%の垂直のエラーバーを設定した[21]。

水平方向のエラーバーは、Mg (Ar) chamberと TLD + LiF検出器の厚さを考慮し

て、それぞれ±5 mm と±4.5 mm とし、各測定点位置での設置誤差を表した。そ

の結果、Mg (Ar) chamber の測定値は誤差範囲内で計算値と一致しており、

nuBeam中性子線源を使用したMCNP計算における、γ線線量計算の妥当性が示

された。 

図 4.15は、LiFを使用した TLDにおける γ線線量率評価の摂動と中性子線量

の補正係数の有無による変化と、LiF を使用しない場合の測定結果を示してい

る。青線は MCNP による計算値、赤点は摂動補正と中性子線量補正を行った

TLD＋LiFによる測定値を表す。比較のため、TLD + LiFの補正なし、摂動のみ

の補正をした場合、LiF を使用しない場合の測定値を示す。LiF を使用しない測

定は 1 回限りの測定であるためエラーバーを使用していないが、それ以外は図

4.14と同様に±7%のエラーバーを使用している。LiFを使用しない場合、摂動と

中性子線量補正を行った TLD＋LiFによる測定値の最大 1.7倍の値を示した。一

方で、摂動補正を行わない場合 γ線線量率は最小で 0.7倍の過小評価になること

が示された。さらに、中性子線量補正の寄与は 0 cm深で最大 1.1倍であり、LiF

の使用の有無や摂動補正に対してそれほど大きくないことが示唆された。 
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BNCT照射場における γ線線量測定の不確かさは石英ガラス封入型の TLD で

最大約 20%、対電離箱法で最大約 30%と報告されている[21]。また、廣瀬らは

石英ガラス封入 TLDを用いた AB-BNCTシステムの γ線 QAにおいて、ベース

ラインからの不変性許容値を±7%に設定している[44]。今回提案した方法を用

いると、すべての深度で計算値と測定値が±7%以内でよく一致した。さらに、3

回以上の測定で±7%以内の再現性が確認された。これらの結果から、本手法が

AB-BNCTシステムの γ線線量評価に有用であることが示唆された。本測定に使

用した TLDと 6LiFカプセルは市販されており、一般的にどの施設でも使用可能

である。ただし、BNCT システムや測定条件（コリメーターサイズ、ファント

ムサイズ、ASD 等）によって中性子スペクトルや γ 線スペクトルが異なるため、

本手法を実施するためには、各条件に対応したモンテカルロシミュレーション

による補正係数の算出が必要となる。また、本研究では、6LiF 焼結体カプセル

や TLDホルダーに起因する中性子摂動を考慮した測定を 1回ずつ行った。その

ため、効率的な QA という観点からは、やや時間がかかるように思われる。今

後は、複数点を同時に正確に測定できる手法の開発が望まれる。 

本研究では、TLD 粉末（MSO-S）をパイレックスガラスと呼ばれるガラスに

封入した。これはホウケイ酸ガラスとも呼ばれる。このガラスには熱中性子と

の反応断面積が大きいホウ素が少量含まれており、中性子場での TLDでの γ線

測定を正確に行うためには熱中性子の影響を考慮する必要がある。過去に TLD

測定のために異なるガラス間の比較が行われ、ホウケイ酸ガラスの場合、石英

ガラスに比べて熱中性子の影響が無視できないことが報告されている[61]。そ

こで、熱中性子の影響を排除するために 6LiF 焼結体カプセルを用い、さらに

MCNP計算によって中性子成分を差し引いたので、本研究では TLD粉末を封入

したガラスが測定に大きな影響を与えることはなかった。本研究の図 4.14 に見
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られるように、6LiF 焼結体カプセルを用いない場合の値は、6LiF 焼結体カプセ

ルを用い適切な補正を行った場合の値の最大 1.7 倍であった。熱中性子束は 2 

cm付近にピークを持つため、TLD素子はピーク付近で特に熱中性子の影響を受

けたと考えられる。 

本研究では、γ 線線量評価手法の妥当性を評価するため、Mg (Ar) chamber を

用い、nuBeamの直径 14 cmと 11 cmのコリメーターを使用して測定を行った。

いずれの場合においても測定値は IAEA 報告書に記載された誤差範囲内で計算

値と一致し，γ 線線量評価手法の妥当性を示唆した[21]。一方、水ファントム測

定の実測値は、深さ 0cm を除いて、浅い位置においては深い位置よりも MCNP

計算値と比較してやや高い傾向が見られた。この理由の一つとしては Mg (Ar) 

chamber の熱中性子感度が考えられる。Mg (Ar) chamber の熱中性子感度を考慮

した係数はいくつかの研究で用いられており、時間とともに感度が増加するこ

とが報告されている[62,63]。したがって、より正確な測定のためには、Mg (Ar) 

chamberの熱中性子感度を考慮すべきであると考えられる。 

研究用原子炉の中性子場において中性子と γ 線をできるだけ正確に区別して

測定するために、いくつかの γ 線線量評価法が提案されている[64,65]。しかし、

線量情報を消去することによる影響や、素子のフェーディング、劣化、角度依

存性、エネルギー依存性など、QA に用いるためのこれらの検出器特性はまだ

明らかではない。また、AB-BNCT システムに関するこの種の報告はほとんど

されていない。したがって、病院に設置されている AB-BNCT システムにおい

て、汎用性の高い TLDを用いた γ線線量測定の QA手法を実現したことは有意

義であると考えられる。さらに、多くの検出器は中性子場において熱中性子感

度を有しており、6LiF を用い、摂動を補正する本手法は他の検出器にも適用可

能であると考えられる。 
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図 4.15 γ線線量率評価における摂動と中性子線量補正及び 6LiFの効果 
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4.5 まとめ 

本研究では、市販されているMg2SiO4:Tb(TLD-MSO-S)と 6LiF焼結体カプセル

を組み合せた AB-BNCT システムにおける汎用性のある γ 線線量評価の新たな

指針を示した。医療用線形加速器を用いた校正と MCNP 計算により決定された

係数を使用し、AB-BNCT システムの中性子照射場で検証した結果、γ 線線量を

計算値と実測値の誤差±7%以内の精度及び±7%の再現性で評価できることが確

認された。したがって、本手法は AB-BNCT 装置の γ 線量評価に有用であり、

適切な校正・補正計算を行えば、異なる BNCT 装置においても同様の精度と再

現性で γ 線線量を評価できることが可能であると考えられる。そのため、今後

の γ線線量評価に関する QA/QCの標準化や改善にも大いに貢献することが期待

される。 

  



107 

 

第５章 総括 

 本研究では、臨床における安全で効果的な治療の実施に向けて、湘南鎌倉

総合病院に導入されたリチウムターゲットと静電加速器を組み合わせた AB-

BNCTシステムの照射場特性の評価を行った。第 2章では、nuBeamの出力安定

性、熱中性子束、照射後の治療室内の残留放射能による空間線量率、中性子出

力の定常性を評価した。第 3章では、同システムにおける中性子出力の QA/QC

の最適な測定条件を、不確かさを考慮して複数条件で測定を行うことで決定し

た。第 4 章では、市販の TLD-MSO-S 検出器と 6LiF 焼結体カプセルを組み合わ

せた手法によって、AB-BNCTシステムの中性子場における γ線線量測定に関す

る結果を述べた。第 2 章から第 4 章までに得られた結果の要約は以下の通りで

ある。 

 

第 2章 リチウムターゲット中性子源 BNCTシステムの特性評価 

本章では、nuBeam中性子源システムの特性評価として出力安定性、熱中性子

束、中性子出力の定常性、中性子照射後の残留放射能による空間線量率を評価

した。熱中性子束及び中性子出力の定常性は、Al-Au及び Al-Mn箔と PMMA 円

柱ファントムによる放射化法にて評価した。空間線量率の評価では、水ファン

トムに 1 時間中性子照射した後の時間経過による変化を電離箱式サーベイメー

ターで評価した。中性子出力は 1 時間安定して出力されることが確認できた。

また、熱中性子束は PMMA 円柱ファントムにおけるピーク付近の 2 cm 深さで

2.8×109 cm-2 s-1以上であり、MCNP 計算値と測定値はいずれの深さにおいても

± 5%以内で一致した。定常性の変化は± 2%以内に収まっていた。中性子照射

後の治療室内の空間線量率は 6 cm厚の鉛シャッターを用いることで 5 µSv/h程

度に抑えられることが分かった。 
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第 3章 中性子出力の最適な QA/QC条件の評価 

本章では、第 2章で説明した PMMA円柱ファントム測定の定常性評価や、水

ファントム測定における中性子出力のQA/QCの最適な条件を、リチウムターゲ

ット中性子源を使用した AB-BNCT システムにて評価した。HP-Ge 検出器を用

いた中性子出力のQA/QCを、精度を担保しつつ効率的に行う上で、照射電荷量

及び測定時間等の測定条件に着目した。PMMA円柱ファントム内での Al-Mn箔

および Al-Au 箔による測定と、水ファントム内でのカドミウムカバーありおよ

びなしの金線による測定を実施した。QA/QC に係る不確かさを評価し、総合的

な不確かさを一定にするためにカウント不確かさ 1%を目安として、最適測定

条件を決定した。 

 

第 4章 TLD-MSO-Sと 6LiF焼結体を用いた γ線線量評価手法の開発 

 本章では、市販の TLD-MSO-S と 6LiF 焼結体カプセルを組み合わせた γ 線線

量評価手法を開発し、AB-BNCT システムの中性子場における有用性を検証し

た。6 MV の X 線を使用した医療用線形加速器での校正試験では、X 線線量と

TLD 読み取り値が良い線形性を示すことが確認できた。また、TLD の感度の個

体差を補正するために感度補正係数の付与を行った。さらに MCNPにより 6LiF

の摂動と中性子線量の寄与を計算した。nuBeamの中性子場における水ファント

ム測定において γ線線量率の MCNP計算値と測定値はすべての深さで± 7%以内

で一致し、3回測定の再現性は± 7%以内となることを確認した。 

  

 

以上のように、本研究で実施した項目はリチウムターゲットを用いた加速器型
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中性子捕捉療法システムの照射場の特性を明らかにするもので、今後、本シス

テムを用いた BNCT の臨床を実施する上で品質保証・品質管理の指針となると

期待される。さらに、本研究で検討した照射場特性の評価手法は他のシステム

にも適用可能であり、リチウムターゲットを用いた加速器型ホウ素中性子捕捉

療法システムの品質管理・品質保証手法を確立することができた。 
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