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1. 序論 

1-1. 放射線治療 

 現在、生涯でがんになる確率は男性が 62%、女性が 46%であり、国民の 2 人に 1 人がが

んに罹患する計算となる。さらに、がんにより死亡する確率は男性が 34%、女性が 26%で

あり、がんが男女ともに最も高い死因である[1-2]。そのため、がん対策を基本方針とした「が

ん対策基本法」が平成 19 年に施行されており、平成 24 年には第二期がん対策推進基本計

画が示され、がんによる死亡者の減少やがん患者とその家族の苦痛の軽減・療養生活の質の

維持向上、がんになっても安心して暮らせる社会の構築が目標として掲げられた。その中で、

重点的に取り組むべき課題として「放射線療法」も含まれており、放射線療法のさらなる充

実とこれらを専門的に行う医療従事者の育成が目標として掲げられてきた。この流れの中

で放射線治療の需要は年々高まっており、2009 年には日本のがん患者のうち 29%が放射線

治療を受けるまでになった。しかしながら、米国ではがん患者の 66%、ドイツでは 60%が

放射線治療を受けていて、いずれも日本よりも高い状況である[3]。そのため、今後ますます

放射線治療の適応患者数の増加が予想され、放射線治療施設の整備と放射線治療を専門と

する人材の育成が急務である。放射線治療に関わる職種は、放射線腫瘍医、看護師、診療放

射線技師、放射線治療品質管理士、医学物理士など多岐にわたる。これらの職種が協力し合

うことで現在の放射線治療が成り立っている。さらに、平成 29 年には、第 3 期がん対策推

進基本計画案がまとめられ始めていて、この中でもがん治療の均てん化や医学物理士のよ

うな放射線治療の専門職の必要性が指摘されている。また、粒子線治療などの新たな医療技

術についても触れられていて、その必要性が検討されている[4]。 

 放射線治療の方法は、大きく分けて①外照射、②密封小線源治療、③非密封放射性同位元

素内服療法、④その他の 4 つである。①の外照射については、医療用加速器を使用した X 線

治療や電子線治療、放射性同位元素である 60Co を使用した治療法、粒子線治療と呼ばれて

いる陽子線や炭素線を使用した治療法が存在する。図 1-1 には、医療用加速器を示す。②の

密封小線源治療は、腔内照射と組織内照射に分けられる。腔内照射は放射線源を専用の器具

で腔内に輸送して、一定時間留置したのちに取り出すことにより治療を行う方法で、組織内

照射は針などを腫瘍に直接刺した後に、針の内部に放射線源を通して線源を一定時間留置

することで行う方法であり、どちらも病巣に高い線量を集中させながら、周囲の正常な臓器

などに照射される線量を低く抑えることができる。これらの放射線源には、壊変の際に放出

される放射線のエネルギーが低く体内での飛程や平均自由行程が短いものが選択され、主

に 192Ir が使用される。図 1-2 には、アフターローディングシステムを用いた密封小線源治

療装置を示す。その他 60Co や 125I、198Au、106Ru が使用されることもある。③の非密封放射

性同位元素内服療法では、がんによって適応が異なり、甲状腺がんには 131I、骨転移には、

89Sr、リンパ腫には 111In や 90Y が使用される。④のその他の放射線治療として、ホウ素中性

子捕捉療法が挙げられる。これらの放射線治療の方法を組み合わせることで、治療成績の向

上を目指す試みも行われている[5, 6, 7]。 
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図 1-1: 医療用加速器の一例 

 

図 1-2: アフターローディングシステムを用いた密封小線源治療装置 
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放射線治療の実施目的は、a)根治、b)症状緩和の 2 つに分けられる。a)の根治目的では、放

射線治療単独で行う治療や抗がん剤と放射線治療を併用して行う化学放射線治療がある。

また、手術や化学療法を主体で治療する場合の補助療法としても行われる。一方、b)症状

緩和目的の放射線治療は、がんの根治を目的とせず、骨転移による疼痛を緩和することや

腫瘍からの出血を止めることなどを目的に放射線治療を行うものであり、主に自覚症状を

軽減するための放射線治療である。 

 現在の放射線治療の動向として主に「高精度放射線治療の普及」が挙げられる。これは物

理・工学領域からの貢献やコンピュータの進歩などにより放射線治療が高機能化している

ことや、人口の高齢化による合併症の増加とがんの患者数の増加による低侵襲な治療の要

望、さらには、インターネットの普及や医療情報の氾濫による影響によって放射線治療全体

が進歩したことによるものである。これにより、治療成績の向上、放射線治療による有害事

象の定量的な予測、さらに有害事象の減少につながってきているといえる。 

 

1-2. 放射線治療の成績向上のために 

 放射線治療の成績を向上させるために行われている方法として、①生物学的修飾、②物理

的線量集中、③特殊な設備を用いた線量集中が挙げられる。①生物学的修飾に関わるものと

しては、放射線増感剤や放射線防護剤を使用しながら放射線治療を行うことで治療効果の

向上を目指す方法や、抗がん剤を併用することでのがん細胞への殺細胞効果を高める方法

がある。さらに、正常細胞とがん細胞の放射線による細胞損傷の回復能の差を利用した過分

割照射なども挙げられる。②の物理的線量集中は、治療対象患者の様々な方向から放射線を

照射し、1 つの方向あたりからの線量を低く抑えることによりがんの周りにある正常な臓器

に対しての線量を低く抑えながら、多方向からの線量が集まるがんに対しては高線量を集

中するという方法である。また、この技術はコンピュータ断層撮影(Computed tomography, 

CT)を利用して照射方向などを決めることによって、放射線の感受性の高い正常な臓器を避

けながら放射線治療を行うことが出来る。③の特殊な設備を用いた線量集中に関しては、定

位放射線治療や呼吸同期/動態追尾照射、画像誘導放射線治療(Image guided radiation therapy, 

IGRT)、強度変調放射線治療(Intensity modulated radiation therapy, IMRT)、粒子線治療、ホウ素

中性子捕捉療法などが挙げられ、これらを総称して「高精度放射線治療」と呼んでいる。こ

れらを組み合わせることで、放射線治療の成績向上を目指している。 

 

1-2-1.  腫瘍へ放射線を集中させる方法 

 腫瘍に照射する線量を増加させることで臨床成績が向上するという報告がされており、

さらに線量を増加することで手術による臨床成績を上回ることが出来ると報告されている

[8]。このことからわかるように、腫瘍へ照射される線量を増やすことは、治療成績を向上さ

せる一つの方法である。その一方で、従来の方法では腫瘍への照射線量を増やすことで周囲

の正常臓器にも高い線量が照射されることにもなる。これを解決するために、2 つのアプロ
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ーチが現在行われていて、①物理的に正常組織を低線量に抑えながら腫瘍へ高線量を照射

する方法、②放射線の照射精度を向上させる方法が挙げられる。①の方法として IMRT が開

発された[9-10]。従来の放射線治療は、コリメータなどで無駄な放射線をコリメートするこ

とによって形成された照射野(治療領域)を、照射野内に一様な放射線強度で照射することで

行われていたが、IMRT は放射線強度を照射野内で変調することで行う。前立腺がんの放射

線治療における、従来法の一例を図 1-3 に、IMRT を図 1-4 にそれぞれ示す[11]。照射野内で

強度変調を行うため、照射野内に正常な臓器が存在しても、その部分の放射線の強度を減ら

し様々な角度からも同様に照射野を形成・強度変調をかけることによって、正常な臓器の線

量を低く抑えながら、腫瘍へ高線量を照射できる方法である。IMRT は、治療計画装置を用

いてコンピュータによる計算を利用して照射野を複雑に形成することで、治療計画を立て

て実施する。IMRT は照射野内の強度変調をかける方法の違いにより 2 つの方法に分けられ

る。1 つ目は Step-and-shoot 法と呼ばれる方法で、照射角度毎に複数のセグメントを形成し

て照射する方法である。各セグメントで照射野内にマルチリーフコリメータ (Multi-leaf 

collimator, MLC)と呼ばれる放射線遮蔽装置を適切に配置することで、照射野内に強度変調

をかけて IMRT を行う[9]。 

 

図 1-3: 3 次元原体照射における局所前立腺の治療時のガントリ 180 度方向での照射野。赤

色の輪郭が PTV、重要臓器である膀胱(黄色)が照射野に含まれている。青色は、放射線を

遮蔽するためのコリメータ。[11] 
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図 1-4: IMRT における局所前立腺の治療時のガントリ 180 度方向での照射野。赤色の輪郭

が PTV、重要臓器である膀胱(黄色)が照射野に含まれているが、照射野内の放射線強度を

変調することで膀胱の線量を下げている。青色は、放射線を遮蔽するためのコリメータ

で、放射線強度を変調するために時間経過とともに移動していく。時間経過は(1)→(8)。

[11]  
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もう 1 つは Sliding-Window 法と呼ばれる方法で、各照射角度で照射中に MLC を Dynamic に

動かして遮蔽する時間の差をつけることで、照射野内の強度変調をかけて IMRT を行う方

法である[10]。これらの高精度放射線治療は 1994 年に米国で導入され、日本でも放射線治

療が活発に行われる病院において一般的に実施されるようになった。現在では IMRT の保

険収載が日本でも認められ、スタッフの整備などの一定の要件を満たせばどの病院におい

ても実施は可能である。しかしながら、IMRT は複雑に照射野を形成することや、僅かな差

で腫瘍周囲の正常臓器にも高線量が付与されてしまうことがあるため、高い精度が要求さ

れる治療である。そのため放射線治療の関連学会から、物理的な精度を担保するためのガイ

ドラインが発刊されている[11, 12]。また、米国や欧州においても同様に精度を担保する作

業を重要視している[13, 14]。IMRT に必要とされる精度は上記の IMRT の 2 つの方法によっ

ても異なり、それぞれの方法で臨床的な影響を出さないような精度を求めている。ガイドラ

インでは、患者個々の品質保証(QA)作業を推奨しており、その主な内容としては、(i)人体模

擬ファントムと電離箱線量計を使用した測定点での絶対線量の確認、(ii)人体模擬ファント

ムと多次元線量測定機器を使用して照射しようとしている線量分布が計画通りに照射され

ているかの確認などが挙げられる。また、(i)の絶対線量の確認に関しては、許容レベルとし

て照射予定の計画線量と測定した線量の差が 3%以内になることが推奨されていて、差が 5%

を超えた場合は、そのプランを用いて患者に照射をしてはならない。(ii)に関しては、許容

レベルとして照射予定の計画の線量分布と測定した線量分布の位置誤差は 2 mm 以内であ

ることが推奨されていて、3 mm を超える差が発生した場合は、そのプランでの患者の治療

を行ってはいけない[11, 13]。また、各施設で臨床のデータが十分に蓄積された場合は、許容

レベルは患者個々の QA 結果の平均値±1.96σとして再設定されることが推奨されている

[11, 13]。しかし、近年の研究により、IMRT の複雑さが計画されたプラン毎に異なることや

治療計画装置の進歩によって患者個々の QA の結果が改善されていることが報告されてい

る[15, 16, 17, 18, 19]。また、統計的な解析方法を用いて許容レベルを設定しているなどの報

告も多くない[20, 21, 22]。さらに、近年の放射線治療の拡大により、複数台の放射線治療用

の医療用加速器を所有している施設も増えてきている。そのため、医療加速器のコミッショ

ニング作業の違いによっても、計画線量と実測された線量の差が出ることが考えられる[23]。

統計的に正しく許容レベルを設定するための方法を確立するためには何らかの方法を明示

する必要があり、後ろ向きに患者個々の QA 結果を解析することで照射部位毎、医療用加速

器毎で結果を解析・管理する必要があるといえる[24]。このように IMRT では、様々な問題

が複雑に絡み合っているため、スタッフの充実が重要である。 
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図 1-5: 国立がん研究センター中央病院に設置されているサイバーナイフ 

 

図 1-6: 国立がん研究センター中央病院に設置されている MRIdian 

(MR と 60Co 一体型の放射線治療装置)   
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 ②の「放射線の照射精度を向上させる方法」として、特別な装置や道具を使用して腫瘍に

精度よく放射線を集中させるものが考えられる。これには a)照射の際の患者セットアップ

の精度を向上させる方法、b)患者体内での臓器移動・変動を抑制する方法の 2 つがある。a)

のセットアップの精度向上に関しては、定位放射線治療や IGRT がその代表例である。定位

放射線治療は、固定具の精度を向上させることで患者の移動などに由来する照射位置の不

確かさをなるべく減らして、より腫瘍に限局して放射線を照射する方法である。代表的な装

置として、エレクタ社のガンマナイフと呼ばれる装置がある。ガンマナイフは、脳腫瘍の治

療用の専門機であり、頭へネジを打ち込むことでガンマナイフに搭載されている固定具に

頭部を固定して照射を行う。また IGRT の代表的な装置として、サイバーナイフが挙げられ

る。図 1-5 にサイバーナイフを示す。サイバーナイフは、治療中に位置合わせのために画像

を取得して治療位置にずれが発生している場合は補正を行ったり、患者に装着したマーカ

ーを使って腫瘍の動きに同期させたりして治療を行う定位放射線用の装置である。b)の患者

体内での臓器移動・変動を抑制する方法には、患者を圧迫して固定することで呼吸移動を抑

制する方法や専用の機器を使用して治療中の臓器移動を監視・追尾して放射線治療を行う

方法がある。具体的には、専用の機器である Real-time tumor-tracking radiotherapy system 

(RTRT)を医療用加速器に組み込むことで腫瘍の動態追尾をして治療を行う方法[25]や、磁気

共鳴(MR)検査装置を 60Co 照射装置に組み込み、被ばくを伴わない MR 画像をリアルタイム

に撮像しながら患者体内の腫瘍や臓器の移動などを監視し、移動のタイミングに合わせて

60Co から放出されるガンマ線によって治療を行う MRIdian(ViewRay 社製)などがある。図 1-

6 には、MRIdian を示す。MRIdian では、今まで放射線治療での成績の悪かった膵臓の治療

で劇的な成績の改善が得られていると報告がされている[26]。 

 これらの治療を十分な精度で行うためには、定期的な医療用加速器の QA 作業が必要と

される[27]。QA 作業は、毎日、毎月、毎年の 3 つの頻度で行われる項目に分かれており、

日々の QA 作業によって治療効果を担保することが行われている。 

 

1-2-2.  放射線の生物学的効果を高める方法 

 放射線治療の治療成績を向上させることを目標に、1-2-1.では放射線を腫瘍に集中させる

方法について説明してきた。実際に、前述した IMRT などを使って正常組織を低線量に抑え

ながら腫瘍へ高線量を照射することで治療成績が向上し、がんの 5 年制御率が 80%を超え

る報告も存在する[8]。しかしながら、がんの種類によってはその制御率が格段に低く、1-2-

1.で述べた方法を使用しても 2 年制御率が 20%程度のがんも存在する[28]。このように低い

制御率のがんに対しては、線量を腫瘍へ集中させるだけでなく、放射線自体の生物学的な効

果を高めて治療を行うことで、治療成績を向上させることが期待できる。放射線自体の生物

学的な効果を高める方法として、生物学的修飾を利用する方法や、陽子線治療、重粒子線治

療、ホウ素中性子捕捉療法を利用する方法が挙げられる[29]。 

 放射線に対する人体組織の反応の差は過去に報告され、ベルゴニー・トリボンドーの法則
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として知られている。この法則は①細胞分裂の頻度が高いほど、②将来行う細胞分裂の回数

が多いほど、③形態、機能的に未分化なものほど放射線の感受性が一般的に高いというもの

である[30]。高感受性の組織の代表例としては、骨髄や消化管、腫瘍などが挙げられ、低感

受性の組織の代表例としては、神経系や腎などが挙げられる。また、腫瘍の中にもがんの種

類によって放射性の感受性の差があり、腺癌や線維肉腫、骨肉腫、悪性黒色腫などが放射線

感受性の低い腫瘍の代表例である。これらを放射線治療によって制御するためには高い生

物学的効果比(RBE)を持つ放射線による治療が必要となり、粒子線治療やホウ素中性子捕捉

療法などがその候補として挙げられる。 

 

1-3. 陽子線・重粒子線治療 

 陽子線治療は水素の原子核を治療に適当なエネルギーまで加速してから、患者に照射す

る放射線治療法である。陽子線治療は、ブラッグピークを利用することで、一般的な放射線

治療法である X 線治療と比べて、正常組織を低線量に抑えながら、腫瘍へ高線量を集中す

ることが可能な治療法である。荷電粒子が吸収物質へ入射する場合、入射粒子の吸収物質内

でのエネルギー損失は、速度の逆自乗に比例する。そのため、入射粒子は停止する寸前の深

さでエネルギー損失のピークを作る。このピークがブラッグピークと呼ばれている。陽子線

はエネルギーにより飛程が変化する。陽子線治療に利用するエネルギー領域において、単一

エネルギーのブラッグピークは数ミリの幅しか存在しないため、まず陽子線治療のビーム

は、リッジフィルターと呼ばれるアルミ製で楔形状のエネルギー吸収体を通過する。これに

より、異なるエネルギーの陽子線が重なり、陽子線ビームのピーク幅は拡大する。この拡大

したピークは拡大ブラッグピーク(Spread-Out Bragg Peak, SOBP)と呼ばれている。陽子

線治療では、この SOBP を腫瘍の深さ及びサイズに合わせることで治療を行っている。RBE

は陽子線治療で光子より高い値が報告されている。さらに、SOBP の中でもレンジによって

RBE が異なることも報告されている[31]。近年の研究により、この SOBP 法を使用せず、

ペンシルビームを使用して電磁石によって腫瘍形状に合わせてビームを走査して照射する

スキャニング法による陽子線治療も行われている[32]。国内で行われている重粒子線治療は、

炭素線による治療である。炭素線においても陽子線と同様で、高い RBE や SOBP 内で RBE

が変化する現象が確認されている[33]。なお、一般的に陽子線よりも炭素線の方が高い RBE

であることが報告されている。また、日本のグループの多施設臨床試験の成績報告も行われ

ている[34]。陽子線治療と IMRT の比較試験も行われたが、一定の条件下では、腫瘍の制御

率に差がないとも報告されている[35]。そのため、がんの種類によっては放射線治療の成績

を向上させるために、陽子線治療よりも RBE の高い炭素線治療や次項で述べるホウ素中性

子捕捉療法による治療を選択する必要がある。 
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1-4. ホウ素中性子捕捉療法(Boron Neutron Capture Therapy, BNCT) 

ホウ素中性子捕捉療法(BNCT)は、熱中性子との反応断面積の高いホウ素(10B)を腫瘍組織

に取り込ませてから中性子の照射を行い、両者の核反応により発生する粒子によって治療

を行う方法である[36, 37]。ホウ素の熱中性子捕獲反応 10B(n, α)7Li では、反応の 94%が 1.47 

MeV の α 線と 0.84 MeV の Li、0.48 MeV のガンマ線を生成する反応となり、残りの 6%が

1.78 MeV の α 線と 1.01 MeV の Li を生成する反応となる。この反応により生成される α 線

と Li を利用して治療を行う。生成される α 線と Li の体内中での飛程は、おおよそ 5~9 μm

となっている[36, 37]。そのため、この治療法では正常組織への損傷を低く抑えながら腫瘍

組織を選択的に治療することが可能である。従来の光子による放射線治療や IMRT、陽子線

治療、密封小線源治療において臨床効果が十分に得られている腫瘍が存在する [38-45]一方、

周囲を耐容線量の低い正常組織に囲まれて、十分な線量を投与できずに良好な結果が望め

ない腫瘍も存在し、それらに対して BNCT を適用することが考えられている。また、従来

の光子による放射線治療には放射線抵抗性を示していた細胞分裂の休止期の細胞に対して

も、ホウ素が取り込まれれば治療効果が得られると報告されている[46]。そのため BNCT は、

従来から放射線治療の適用とされていた頭頸部がんなどだけでなく、放射線治療の効果が

低いとされていた膠芽腫や悪性黒色腫への適用が期待され、実際に有用性が報告されてい

る[47-51]。 

初期の BNCT は主に脳腫瘍に適用されていて、開頭手術後に熱中性子炉で照射すること

で行われていた[52, 53, 54]。しかし、深部の腫瘍に対して十分な熱中性子量を担保すること

が不可能なことなどの問題もあり、熱中性子炉の改良が検討、実施された[55-56]。その結果、

照射される中性子のエネルギーを高くして熱外中性子を多く含む中性子ビームとすること

で深部の腫瘍にも十分な中性子が届くようにして、深部の腫瘍にも対応できるようになっ

た。 

ホウ素と中性子の反応により生成される α 線と Li による線エネルギー付与(Linear Energy 

Transfer, LET)は、従来の光子を用いた放射線治療に比べて高く、そのことにより高い RBE

が得られるとされている[57, 58, 59]。また、BNCT を実施する際のホウ素は、ホウ素製剤と

いう形で腫瘍へ取り込ませている。ホウ素製剤は、初期の BNCT ではホウ酸を使用して行

っていたが[52, 53]、sodium mecapdodecaborate-10B(BSH)や boronophenylalanine-10B(BPA)のホ

ウ素製剤[60]が使用されるようになり、近年では主に BPA が使用されている。BPA と BSH

では、それぞれ腫瘍への取り込みの作用が異なり、その作用が生物学的効果にも影響を与え

るため、RBE ではなく Compound biological effectiveness（CBE）という単位を用いて生物学

的な効果が表されている[46, 61]。化合物により腫瘍への取り込みの機構が変化するため、

化合物によって適用になるがんも異なる。前述した BSH という化合物は腫瘍への能動的な

集積はなく、腫瘍により血液脳関門が破綻することを利用して腫瘍組織へ取り込まれるた

め、脳腫瘍への適用が主である。細胞実験を実施した場合のホウ素濃度は、培養細胞よりも

培養液の濃度の方が高い値を示すことが分かっている 25)。一方で、BPA という化合物では
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腫瘍への能動的な集積が認められ、アミノ酸の代謝を利用して腫瘍組織への取り込みが行

われている。そのため、細胞実験を実施した場合のホウ素濃度は、培養液よりも培養細胞の

方が高くなることがわかっている[62]。また、BPA を用いた陽電子放射断層撮影(PET)も盛

んに行われていて、BNCT の適用基準の一つとして推奨されている[63-70]。さらに、11C-メ

チオニン PET や 18FDG を用いた PET の検査が BPA を用いた PET の代替指標となり得るこ

とも示されてきている[69, 70]。 

 

1-5. BNCT の問題点 

 現在まで BNCT は、主に研究用の原子炉で行われてきた。海外では、米国やフィンラン

ド、スウェーデン、台湾、オランダ、アルゼンチン、イタリア、チェコなどで BNCT による

治療が行われてきた[71]。日本では、京都大学原子炉実験所や日本原子力研究開発機構など

で治療が行われていて、2014 年 11 月において全世界の症例の半数以上は日本で実施されて

いる[71]。特に京都大学原子炉実験所では、全世界で 1200 例程度の BNCT の症例のうち 500

例を超える症例に対して BNCT を実施している。しかし、2011 年 3 月 11 日に発生した東北

地方太平洋沖地震に伴う福島第一原子力発電所における事故を契機に原子炉等規制法が見

直されて以来、2017 年 8 月まで京都大学原子炉実験所の再稼働は果たせていない。BNCT を

医療応用する際には、このような長期の治療中断期間を作ることで腫瘍細胞の増殖などが

発生し、最悪の場合患者の死亡という事態を招く恐れがあり、治療する患者にとって大きな

不利益を生んでしまう。現在、一般的に行われている医療用加速器を用いた光子による放射

線治療においては、このような長期間の治療中断を余儀なくされることは考えにくい。その

ため、BNCT を本格的に医療応用する際には研究用の原子炉ではなく、他の方法で中性子を

安定供給することが望ましいと考えられる。 

 

1-6. 加速器を用いた BNCT システム 

 近年、加速器を用いた BNCT システムは、原子炉の代替となる BNCT の照射場として期

待されている。近年の研究成果では、実際に BNCT を行うことのできる強度の中性子を発

生できるシステムであるということが報告されている[72-76]。厚生労働省は加速器を用い

た BNCT システムを「先駆け審査指定制度」の医療機器として指定している。この「先駆け

審査指定制度」とは、世界に先駆けて、革新的医薬品・医療機器・再生医療等製品について

日本での早期実用化を目指す制度で、指定された機器は医療機器としての承認を得る際に

優遇措置を得ることが出来る[77]。このことからもわかるように、加速器を用いた BNCT シ

ステムの臨床応用への期待度は大きい。 

 現在、臨床応用を目指している加速器を用いた BNCT システムの場合、加速した陽子を

ターゲット物質に衝突させることで中性子を発生させる方法を採用している。現在、ターゲ

ット物質としてはベリリウムとリチウムが選択されている。中性子の収量はターゲット物

質により異なるため、BNCT に必要な中性子量を考慮した場合、一般的にリチウムを使用し
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た際は陽子のエネルギーが低い状態で衝突させ、ベリリウムを使用した場合は、陽子のエネ

ルギーを高くして衝突させる必要がある[75, 78]。それにより発生する中性子のエネルギー

はベリリウムの方が高く、リチウムの方が低い[78]。発生させた中性子は BNCT に適したエ

ネルギーである 10 keV 程度に中性子量が最大となるように、モデレータを使用して減速す

る[36]。モデレータの量もターゲットにより異なり、ベリリウムを使用した場合は中性子の

エネルギーが高いため多くのモデレータが必要となり、リチウムを使用した場合は中性子

のエネルギーが低く抑えられるため必要なモデレータは少量となり、コンパクトな設計が

可能である。しかし、リチウムを使用する場合は融点の低さや中性子を発生させている 7Li(p, 

n)反応により、7Be が生成されるなどの問題がある。 

 

1-7. 研究用原子炉での BNCT の臨床応用 

これまでの研究用の原子炉での BNCT では、患者体内のホウ素の量は即発ガンマ線を解

析することにより決定されていた[79]。すなわち、ホウ素製剤を患者へ投与後に取り出した

血液に中性子を照射することで起こる 10B(n, α)7Li 反応の際に発生する 478 keV の γ 線の数

を測定することでホウ素の絶対量を決定している。この即発ガンマ線による解析を行うた

めには、BNCT を実施している場とは別の場かつバックグラウンドとなるガンマ線の少ない

場所まで中性子を引き出し、測定する必要がある。また、照射する中性子量については、照

射前に患者表面に設置した金を照射途中で引き抜き、その金の放射化量を測定することで

その日の中性子フラックスを決定し、事前に計画した中性子量となるまでの照射時間を計

算して決定する[80]。これらの作業により、患者へ照射した線量が決定される。 

 

1-8. 加速器を用いた BNCT の臨床応用 

加速器を用いた BNCT の場合、同時に複数の場所で中性子を取り出せる場合以外、患者

体内のホウ素の量を決定するためには即発ガンマ線の解析による方法以外の方法が必要と

なる。そこで、高周波誘導結合プラズマ発光分光分析法(ICP-OES/ICP-AES)の利用が検討さ

れている[80, 81]。この方法では、試料に中性子を照射することなく、ホウ素の量を決定でき

る。しかし、上記の ICP を使用するには、患者の血液の前処理や検量線作成用の試料の調整

などが必要となり、即発ガンマ線の解析による方法よりも少々手間がかかる。 

照射する中性子は陽子とターゲット物質との反応により生成されるため、原子炉での

BNCT とは違い、照射する陽子の電荷量を測定することにより照射する中性子量の制御が可

能となる[72]。一般的に、リアルタイムに照射する中性子量を評価するよりも、陽子の照射

量をリアルタイムに評価するほうが容易であるため、利点といえる。 

 

1-9. 原子炉での BNCT から加速器を用いた BNCT への移行 

 前述したように原子炉で行う BNCT と加速器を用いて行う BNCT では様々な異なる点が

存在する。患者体内のホウ素の量を決定する方法や中性子の制御方法まで異なるが、これら
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は同じ治療法であるため、また、これまでの臨床的な知見を現在及び将来に有効活用するた

めにも、この両者の整合性を取ることは必要不可欠である。人体内のホウ素濃度の整合性に

関しては報告がされていて、両者間での整合性は確認されている[79, 81]。しかし、物理量の

測定についての整合性に関する報告は十分であるとは言い難い。さらに、マウスのような小

動物を使用した in vivo や試験管を利用した in vitro の BNCT に関する安全性や有効性など

の生物試験の報告も原子炉で行われているが、十分とは言えない。また、加速器を使用した

BNCT システムでの報告はない。そのため、加速器を用いた BNCT システムを使用して実

際の患者に安全かつ効果的に BNCT を実施するためには、さらなる研究が必要不可欠であ

る。 

 

1-10. 本研究の目的 

 マウスを使用した in vivo 実験において、安全性や有効性を評価する際には照射後のマウ

スの観察や解剖が必要となる。しかし、中性子をマウスへ照射することでマウス体内に放射

性核種が誘発され、この誘発された放射性核種の放射性壊変によって、観察や解剖の作業時

に実験者への被ばくの恐れがある。予期せぬ実験者への被ばくを防ぐためには、中性子照射

によって誘発される核種とその数量を事前に知ることが重要となる。中性子のエネルギー

により反応断面積は異なるため、原子炉と加速器を使用した BNCT システムによる中性子

照射では、それぞれ生成核種やその数量が異なる可能性がある。そこで、本研究においては

国立がん研究センターに設置を進めている加速器を用いた BNCT システムを利用し、マウ

スへ中性子を照射した際に試料内で生成される放射性核種についての評価及び、マウス体

内に存在する 23Na と中性子の主な反応である中性子捕獲反応断面積の検討を行うことを目

的とする。 
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2. 高純度ゲルマニウム(HP-Ge)半導体検出器 

2-1. はじめに 

 本研究では、高純度ゲルマニウム (HP-Ge)検出器(ORTEC 社製 , Oak Ridge TN, USA, 

GEM20P4-70)を使用してマウス内で誘発される放射性核種の同定及び、その核種の数量の測

定を行った。HP-Ge 検出器での数量の測定には、それぞれの試料に対する HP-Ge 検出器の

検出効率を求める必要がある。この検出効率は、試料のサイズや密度、構成元素、試料から

放出されるガンマ線のエネルギーによって異なるため、実測で求める場合は相当な労力が

必要である。そのため、本研究では GEANT4 を使用して検出効率の算出を行った。本章で

は、GEANT4 を使用した検出効率の算出について行った検証を述べる[82]。 

 

2-2. HP-Ge 検出器 

 HP-Ge 検出器は一般的に、検出器、電子回路、波高分析器、データ解析用計算機、遮蔽体

で構成される。図 2-1 には、本研究で使用している HP-Ge 検出器を示す。 

 

図 2-1: 本研究で使用した HP-Ge 検出器 

 

Ge 検出器には、p 型と n 型及び同軸型とプレナ型が存在する。p 型は不純物としてアクセプ

タ(Ⅲ属の元素)を含み、放出するキャリアは正孔のため電荷はプラスである。一方、n 型は

不純物としてドナー(Ⅴ族の元素)を含み、放出するキャリアは自由電子のため電荷はマイナ

スである。また、同軸型は有感体積を大きくできることや、Ge 検出器の内部の内径を小さ

くすることで小さな静電容量のものが製作できるなどの利点がある。一方、n 型は全空乏層
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型検出器として扱われていて、有感体積内で正孔や自由電子はほぼ一定の電界の影響を受

ける[83]。本研究で使用する HP-Ge 検出器は、p 型かつ同軸型であり、さらに、クローズド

エンド型同軸と呼ばれている型の検出器である。この型の検出器では、漏れ電流の扱いを避

けることが出来るため、メーカーの大半がこの型を選んでいる。この型の問題点として、結

晶の角の近傍では電界強度が弱められるということが挙げられる。しかし、本研究で使用し

た HP-Ge 検出器ではこの低電界領域を減らすために、Ge 検出器の角を丸めることで対応し

ている[83]。 

 本研究においては、マルチチャンネルアナライザー(MCA, MCA7600, SEIKO EG&G 社製)

を使用して HP-Ge 検出器内の有感体積内で起きたイベント数を記録している。また、光電

ピークによるイベント数についてはガンマスタジオ(SEIKO EG&G 社製)を利用して計算し

ている。この光電ピークのイベント数によって放射能を決定するためには、HP-Ge 検出器の

測定試料それぞれに対する検出効率を求める必要がある。この検出効率は、試料から放出さ

れるガンマ線のエネルギーや、試料と HP-Ge 検出器の幾何学的な位置関係に依存して変化

する。さらに、試料のサイズが大きく試料内での放射線の自己吸収が起きることが想定され

る場合は、この自己吸収に対する補正も実施する必要がある。これらを考慮しながら、実測

によって各試料に対する検出効率を決定することは困難であるため、本研究ではシミュレ

ーション計算により検出効率を行った。なお、本研究での検出効率とは、検出器の検出能力

に加えて測定時の幾何学的なジオメトリーを加味したものとする。 

 

2-3. GEANT4 

 モンテカルロ計算コード GEANT4 は、グラフィカルユーザインターフェース(GUI)を基に

してプログラムを実行することが可能であり、C++言語が使用できる[84]。さらに、GEANT4

は複数の物理計算アルゴリズムを所有していて、それらをユーザー自身が選択できる。その

ため、オブジェクト指向に基づき様々な構造物を定義することや、複雑な構造物をシミュレ

ーション計算上で再現することが可能である。 

 

2-4. 使用する物理モデル 

GEANT4 は上記のとおり物理計算アルゴリズムを複数所有しているため、この物理計算

アルゴリズムが計算精度に影響することが考えられる。そこで、本研究では過去の HP-Ge

検出器の検出効率をシミュレーション計算により求めた報告を参考にして、使用する物理

計算アルゴリズムを 2 つに絞り、比較検討を行った[85]。比較検討を行う物理計算アルゴリ

ズムは、低エネルギーの輸送計算をする際に精度が高いとされている“Livermore”モデル[86, 

87, 88]と”Penelope”モデル[89]である。GEANT4 に標準的に使用されている”ElectroMagmetic 

standard physics”を使用するよりもこれらの低エネルギー用の物理計算アルゴリズムを使用

する方が、数 100 keV 以下のエネルギー帯で光電効果やコンプトン効果、レイリー散乱に対

する質量減弱係数が XCOM の値をより再現すると報告されている[90, 91]。また、数 100 keV
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以下のエネルギー帯での電子の阻止能が ICRU37 で報告されている値をより再現すると報

告されている[91, 92]。”ElectroMagnetic standard physics”では、レイリー散乱や原子緩和の影

響が無視されていて、一般的に使用しやすいように計算効率の良い構成となっている。一方

で、前述の低エネルギー用の 2 つのモデルにおいては、これらを無視していない点が大きな

違いといえる。 

過去の研究においては Livermore モデルを使用して HP-Ge 検出器の検出効率を求めた方

が、測定により求めた検出効率と一致すると報告されている[85]。本研究では HP-Ge 検出器

の仕様書を基に GEANT4 上に HP-Ge 検出器を再現した。さらに、9 核種混合の放射能標準

ガンマ体積線源(MX033MRタイプ, 日本アイソトープ協会製)の中に入っている 109Cd、57Co、

139Ce、51Cr、88Y、60Co、85Sr、137Cs、54Mn の核種を測定する実験を模擬して、上記 2 つのモ

デルの比較を行った。図 2-2 は、シミュレーションで構築した HP-Ge 検出器と 9 核種混合

線源の位置関係を示す。 

 

図 2-2: シミュレーション計算上で構築した Ge 検出器(青線)と 9 核種混合線源の位置関係

(9 核種混合線源の外枠(緑線)、9 核種の存在位置(赤線)、遮蔽体(白線)) 

 

シミュレーションで使用するカットオフエネルギーは、各物質中で相互作用を起こした

後に粒子が通過できる長さで決定して、本研究では 100 μm とした。このカットオフエネル

ギーは、生成される 2 次粒子(光子や電子)の物質内での通過できる長さがカットオフの長さ

よりも短ければ、計算をやめてその場所にエネルギーを落とすというものである。光子の飛

程は各物質の平均自由行程で、電子は各物質での飛程でそれぞれ決められる。以後のシミュ

レーション計算においても、この値を採用している。 
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比較結果を図 2-3 に示す。低エネルギー用の 2 つのモデルを使用した際の 9 核種混合線源

に対するシミュレーション計算上の HP-Ge 検出効率には差がみられなかった。過去に

Livermore の方が良く一致するという報告があるため、本研究では物理計算アルゴリズムと

して Livermore モデルを採用し、以後のシミュレーション計算に適用した。 

 

図 2-3: Livermore モデルと Penelope モデルをそれぞれ使用した際の 9 核種混合線源から放

出される各ガンマ線エネルギーに対する検出効率の比較 

 

2-5. HP-Ge 検出器のモデリング 

 本研究においては、核種の数量を定量するために HP-Ge 検出器の検出効率を GEANT4 の

シミュレーション計算により算出する。しかし、過去の報告において HP-Ge 検出器の検出

効率については、既知の放射線源で実測により求めた検出器の検出効率とメーカーの納品

書に記載されている HP-Ge 検出器の構造を基にシミュレーション計算上で HP-Ge 検出器と

実測のジオメトリーを再現して計算した検出効率が一致しないということが複数報告され

ている[93, 94]。そこで、本研究では HP-Ge 検出器の内部構造をモデリングすることにより、

シミュレーションでの HP-Ge 検出器の検出効率が実際の検出効率を再現するようにした

[95]。内部構造のモデリングには、既知の線源を HP-Ge 検出器で実測し、実測値から算出さ

れる検出効率とシミュレーション上で実測の体系を再現して求めた検出効率とを合わせ込

むことで行った。使用した既知の線源は、放射能標準ガンマ・エックス線源(402 タイプ, 日

本アイソトープ協会製)の 133Ba(81、303、356、384 keV)と 22Na(1275 keV)、137Cs(662 keV)、

54Mn(835 keV)、88Y(898、1836 keV)、60Co(1173、1332 keV)である。実測の様子とシミュレー

ション上で再現した実測のジオメトリーを図 2-4 と図 2-5 にそれぞれ示す。また、実測時の

既知の線源の位置と HP-Ge 検出器の位置関係を図 2-6 に示す。  
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図 2-4: 既知の線源を HP-Ge 検出器で測定を行っているジオメトリー 

 

 

図 2-5:シミュレーション上で図 2-5 の実測を再現したジオメトリー (赤色: 既知の線源、

紫色: スタイロフォーム(スペーサー)、青色: HP-Ge 検出器の表面、緑色: HP-Ge 検出器の

内部構造、白色: 遮蔽体、緑線と黄色の点: シミュレーション時の放射線の挙動) 
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図 2-6: ORTEC 社製 GEM20P4-70 型の高純度ゲルマニウム半導体検出器の 

内部構造と既知の線源との位置関係 

 

さらに、図 2-6 にある「検出器表面から線源表面までの距離: d」と「軸外距離: r」をそれ

ぞれ d = 15.0 cm、r = 0.0 cm とした際の HP-Ge 検出器の内部構造をモデリングせずにメー

カーの仕様書通りの内部構造で行ったシミュレーションによって計算した各線源に対する

検出効率と実測により求めた検出効率をそれぞれ図 2-7 に示す。図 2-7 では、実測値とシ

ミュレーション値で最大 30%程度の差が確認された。そのため、HP-Ge 検出器の内部構造

のモデリングによって、実測値とシミュレーション値での検出効率を一致させる必要があ

る。 

検出効率に影響を与える主要な構造として、内部と外部のデッドレイヤー2 層の厚さ(図

2-6: N, M)とゲルマニウムの結晶の長さ(図 2-6: B)、その直径(図 2-6: A)、穴の深さ(図 2-6: D)、

検出器表面と結晶までの距離(図 2-6: G)が過去に報告されているため、本研究でも同様にこ

れらの内部構造を調整することで実測の検出効率を再現するように調整を行った[93, 95]。

まず、上記の A, B, D, G, N, M を「検出器と線源の立体角に主に影響する因子」と「検出す

るエネルギー毎に主に影響する因子」とに分ける。A の結晶直径と G の検出器表面からゲ

ルマニウム結晶までの距離を「検出器と線源の立体角に主に影響する因子」として設定し、

その他の B の結晶の長さ、D の穴の深さ、N の内部のデットレイヤーの厚さ、M の外部の

デットレイヤーの厚さを「検出するエネルギー毎に主に影響する因子」として設定した。 
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図 2-7: メーカー仕様書通りにシミュレーション上で再現した HP-Ge 検出器で求めた  

検出効率と実測により求めた検出効率の各ガンマ線エネルギーでの比較 

(検出器表面から線源までの距離が 15.0 cm、軸外距離が 0.0 cm) 

 

始めに A の結晶直径と G の検出器表面からゲルマニウム結晶までの距離をモデリングし

ていく。上記の 137Cs の既知の線源を使用して d = 2.0 cm 及び 5.0 cm の距離で r = 1.25 及び

2.50 cm のそれぞれの場所で実測を行って検出効率を算出し、各測定ジオメトリーでシミュ

レーション計算による検出効率も計算し、両者の相違が少なくなるような A と G の大きさ

を求める。実測のジオメトリーとシミュレーション時のジオメトリーの一例を図 2-8、2-9 に

それぞれ示す。A を調整するために、本研究では A の結晶直径の長さの変化に伴う検出効

率の変化を上記の各測定点で計算し、関係性を調べた。同様に G の距離の変化に伴う検出

効率の変化を上記の各測定点で計算し、関係性を調べた。 

A 及び G の変化に伴う、HP-Ge 検出器の 137Cs の各測定点での検出効率の変化を図 2-

10、2-11、2-12、2-13 にそれぞれ示す。 
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図 2-8: 137Cs の線源を用いて HP-Ge 検出器で測定を行っているジオメトリー 

(検出器表面から線源表面までの距離: 2.0 cm、軸外距離: 2.5 cm) 

 

図 2-9:シミュレーション上で図 2-8 の実測を再現したジオメトリー 

(検出器表面から線源表面までの距離: 2.0 cm、軸外距離: 2.5 cm, 赤色: 137Cs 線源、 

紫色: スタイロフォーム(スペーサー)、青色: HP-Ge 検出器の表面、緑色: HP-Ge 検出器の

内部構造、白色: 遮蔽体、緑線と黄色の点: シミュレーション時の放射線の挙動)  
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図 2-10: シミュレーション計算上でのゲルマニウム結晶の直径の距離の変化に伴う 

HP-Ge 検出器の日本アイソトープ協会製の 137Cs の線源に対する検出効率の変化 

(検出器表面から線源表面までの距離: 2.0 cm、軸外距離: 1.25, 2.50 cm) 

 

 

図 2-11: シミュレーション計算上での検出器表面からゲルマニウム結晶までの距離の変化 

に伴う HP-Ge 検出器の日本アイソトープ協会製の 137Cs の線源に対する検出効率の変化 

(検出器表面から線源表面までの距離: 2.0 cm、軸外距離: 1.25, 2.50 cm) 
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図 2-12: シミュレーション計算上でのゲルマニウム結晶の直径の距離の変化に伴う 

HP-Ge 検出器の日本アイソトープ協会製の 137Cs の線源に対する検出効率の変化 

(検出器表面から線源表面までの距離: 5.0 cm、軸外距離: 1.25, 2.50 cm) 

 

 

図 2-13: シミュレーション計算上での検出器表面からゲルマニウム結晶までの距離の変化 

に伴う HP-Ge 検出器の日本アイソトープ協会製の 137Cs の線源に対する検出効率の変化 

(検出器表面から線源表面までの距離: 5.0 cm、軸外距離: 1.25, 2.50 cm)  
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各 d において、A の変化に伴う検出効率の変化や G の変化に伴う検出効率の変化が各 r に

おいて比例関係であり、A または G の 1 次式により検出効率を計算できることが示唆され

た。そのため、これらの比例関係を利用して最適な A と G の値を決定するために、最小二

乗法を用いた。最小二乗法は、以下の(2-1)、(2-2)式を用いて行った。 

(𝐸𝑓𝑓𝑖𝑐𝑖𝑒𝑛𝑐𝑦)
cal

𝑖
= 𝐶 + 𝐴 (

𝜕𝐸𝐴
𝜕𝐴
)
𝑖
+ 𝐺 (

𝜕𝐸𝐺
𝜕𝐺
)
𝑖
… (2 − 1) 

𝐷 =∑𝑤𝑖,𝑛(𝐸𝑓𝑓𝑖𝑐𝑖𝑒𝑛𝑐𝑦
cal

𝑖
− 𝐸𝑓𝑓𝑖𝑐𝑖𝑒𝑛𝑐𝑦

mea

𝑖
)𝑛
2

𝑖,𝑛

…(2 − 2) 

ここで、Efficiency は、測定またはシミュレーション計算により算出した測定対象に対する

HP-Ge 検出器の検出効率、C は定数、A は結晶の直径、G は検出器表面と結晶までの距離、

EAは HP-Ge 検出器の検出効率に対する A の 1 次式、EGは HP-Ge 検出器の検出効率に対す

る G の 1 次式、w は最小二乗法の相対的な重みづけ値、cal はシミュレーション計算による

算出、mea は実測による算出、i は各検出器表面から線源表面までの距離、n は各軸外距離

をそれぞれ示す。本研究では、各測定位置での検出効率の相違が同じ程度となるように w を

1 とした。D が最小になるような A と G を決定することにより、最適な A と G の値をそれ

ぞれ求めた。なお、初期値として A と G は、メーカーの仕様書に記載されている値を使用

した。 

 図 2-10、2-11、2-12、2-13 及び上記の(2-1)、(2-2)式により導出した A と G の値は、A = 

56.19 mm, G = 6.23 mm となった。なお、それぞれの初期値(メーカー仕様書の値)は、A = 59 

mm と G = 3 mm である。また、A と G を変更後の d = 15.0 cm、r = 0.0 cm とした際のシミ

ュレーションによって計算した各線源に対する検出効率と実測により求めた検出効率をそ

れぞれ図 2-14 に示す。図 2-7 と図 2-14 を比較すると全体的に大きな変化があり、実測とシ

ミュレーションの検出効率の差が改善していることがわかる。さらに、137Cs を使用して d = 

2.0 cm 及び 5.0 cm の距離で r = 1.25 及び 2.50 cm のそれぞれの場所で実測を行って算出した

検出効率と、各測定ジオメトリーでシミュレーション計算による算出した検出効率の差に

関して、図 2-15、2-16 に示す。図 2-15、2-16 よりメーカー仕様書の値を使用するよりも A

と G を変更した後の方が、シミュレーションと実測の検出効率の差が大幅に改善した。d = 

2.0 cm で r = 1.25 及び 2.50 cm の場合には、メーカー仕様書の通りでは、それぞれ 30.16%、

28.99%存在した相違が、A と G のモデリングによって、それぞれ 2.08%、2.21%までの相違

に改善した。また、d = 5.0 cm で r = 1.25 及び 2.50 cm の場合には、メーカー仕様書の通りで

は、それぞれ 24.96%、24.71%存在した相違が、A と G のモデリングによって、それぞれ

1.99%、2.16%までの相違に改善した。これらの結果から、A と G のパラメータは、測定す

る検出するエネルギー毎に効果を表す項目というよりは、「検出器と線源の立体角に主に影

響する因子」である要素が強いことが分かった。また、このことは d = 2.0 と 5.0 cm におい

て、r = 1.25 及び 2.50 cm での検出効率の差分がそれぞれ同程度になっていることからも確

認することが出来る。  
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図 2-14: 結晶直径と検出器表面からゲルマニウム結晶までの距離を変更した後の 

シミュレーション上で再現した HP-Ge 検出器で求めた検出効率と 

実測により求めた検出効率の各ガンマ線エネルギーでの比較 

(検出器表面から線源までの距離が 15.0 cm、軸外距離が 0.0 cm) 
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図 2-15: 検出器表面から線源までの距離が 2.0 cm の時の 137Cs の各軸外距離での実測値に

より算出した検出効率とシミュレーション計算で算出した検出効率の比較。シミュレーシ

ョン計算は、HP-Ge 検出器の結晶直径(A)と検出器表面からゲルマニウム結晶までの距離

(G)をメーカー仕様書に記載されている値を使用した際のシミュレーション計算により算出

した検出効率と最小二乗法により求めた A と G の値を使用した際のシミュレーション計

算により算出した検出効率をそれぞれで求めた。 
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図 2-16: 検出器表面から線源までの距離が 5.0 cm の時の 137Cs の各軸外距離での実測値に

より算出した検出効率とシミュレーション計算で算出した検出効率の比較。シミュレーシ

ョン計算は、HP-Ge 検出器の結晶直径(A)と検出器表面からゲルマニウム結晶までの距離

(G)をメーカー仕様書に記載されている値を使用した際のシミュレーション計算により算出

した検出効率と最小二乗法により求めた A と G の値を使用した際のシミュレーション計

算により算出した検出効率をそれぞれで求めた。 

 

 次に、「検出するエネルギー毎に主に影響する因子」を調べていく。シミュレーション上

で d = 15.0 cm、r = 0.0 cm のジオメトリーを再現して、B, D, M, N の変化に伴う HP-Ge 検出

器の検出効率の変化を調べる。検出するエネルギー毎に B, D, M, N の変化に伴う検出効率

の変化が異なることが予想されるため、低エネルギー側の評価に 81 keV のガンマ線(133Ba

の線源)を使用し、高エネルギー側の評価に 662 keV のガンマ線(137Cs の線源)を代表として

使用した。 

 B, D, M, N の変化に伴う、既知の線源から放出される 81 keV のガンマ線及び 662 keV の

ガンマ線に対する HP-Ge 検出効率の変化を図 2-17、2-18、2-19、2-20 にそれぞれ示す。B が

変化すると低エネルギー側の検出効率は変化しないが、高エネルギー側の検出効率が変化
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した。また、M が変化すると高エネルギー側の検出効率は変化しないが、低エネルギー側の

検出効率が変化した。しかし、D 及び N の変化に伴う検出効率の変化は低エネルギー側と

高エネルギー側の両方で検出できなかった。そのため、本研究においては D と N はメーカ

ーの仕様書通りの値を使用し、シミュレーション計算上で B と M のみを変化させて、実測

による検出効率を再現するようにモデリングを行う。既知の線源から放出される 81 keV 及

び 662 keV のガンマ線(133Ba, 137Cs)に対して実測された検出効率を図 2-18 及び図 2-19 のグ

ラフの関係を利用して、シミュレーション計算によって算出された検出効率が再現するよ

うに B と M を調整した。 
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図 2-17: シミュレーション計算上での内部のデッドレイヤーの変化に伴う、日本アイソト

ープ協会製の線源から放出される 81 keV のガンマ線及び 662 keV のガンマ線に対する 

HP-Ge 検出効率の変化(検出器表面から線源までの距離が 15.0 cm、軸外距離が 0.0 cm) 

 

 

図 2-18: シミュレーション計算上での外部のデッドレイヤーの変化に伴う、日本アイソト

ープ協会製の線源から放出される 81 keV のガンマ線及び 662 keV のガンマ線に対する 

HP-Ge 検出効率の変化(検出器表面から線源までの距離が 15.0 cm、軸外距離が 0.0 cm) 
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図 2-19: シミュレーション計算上でのゲルマニウム結晶の長さの変化に伴う、日本アイソ

トープ協会製の線源から放出される 81 keV のガンマ線及び 662 keV のガンマ線に対する

HP-Ge 検出器の検出効率の変化 

(検出器表面から線源までの距離が 15.0 cm、軸外距離が 0.0 cm) 

 

 

図 2-20: シミュレーション計算上での穴の深さの変化に伴う、日本アイソトープ協会製の

線源から放出される 81 keV のガンマ線及び 662 keV のガンマ線に対する HP-Ge 検出器の

の検出効率の変化(検出器表面から線源までの距離が 15.0 cm、軸外距離が 0.0 cm) 
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図 2-21: 外側のデッドレイヤー及びゲルマニウム結晶の長さを変更した後のシミュレーシ

ョン上で再現した HP-Ge 検出器で求めた検出効率と実測により求めた検出効率の 

各ガンマ線エネルギーでの比較 

(検出器表面から線源までの距離が 15.0 cm、軸外距離が 0.0 cm,  

結晶直径と検出器表面からゲルマニウム結晶までの距離は調整済み) 

 

B と M が変更された後の d = 15.0 cm、r = 0.0 cm とした際のシミュレーションによって計

算した各線源に対する検出効率と実測により求めた検出効率をそれぞれ図 2-21 に示す。図

2-7 と図 2-21 を比較してみると、各エネルギー帯の実測により算出した検出効率とシミュ

レーション計算によって算出した検出効率の相違に大幅な改善がみられることがわかる。d 

= 15.0 cm のところに線源を置いた場合、各線源に対する測定値とメーカー仕様書で実施し

たシミュレーションにより求めた検出効率との平均の相違は 24.2%±5.4%あった。一方で、

ゲルマニウム検出器の内部構造をシミュレーション計算上で調整した後の平均の相違は、

3.0%±2.8%となった。また、137Cs を使用して d = 2.0 cm 及び 5.0 cm の距離で r = 1.25 及び
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2.50 cm のそれぞれの場所で実測を行って算出した検出効率と、各測定ジオメトリーでシミ

ュレーション計算による算出した検出効率の差に関しては、図 2-22、2-23 に示す。図 2-15、

2-16 と図 2-22、2-23 の比較により、A, B, G, M をモデリングすることによって実測により

算出した検出効率とシミュレーション計算により算出した検出効率の差分が、A と G だけ

のモデリングよりもさらに減っているのが分かる。d = 2.0 cm で r = 1.25 及び 2.50 cm の場

合には、A と G のモデリングのみだとそれぞれ 2.08%、2.21%存在した相違が、A と G、B、

M のモデリングによって、それぞれ 0.60%、0.02%までの相違に改善した。また、d = 5.0 cm

で r = 1.25 及び 2.50 cm の場合には、A と G のモデリングのみだとそれぞれ 1.99%、2.16%

存在した相違が、A と G、B、M のモデリングによって、それぞれ 0.89%、0.41%までの相

違に改善した。そのため、A と G のモデリング後に出ていた実測値とシミュレーションに

より算出した検出効率の差分には、「検出するエネルギー毎に主に影響する因子」が含まれ

ていて B 及び M を変更することで、この因子を改善できたと考えられる。また、このこと

は d = 2.0 と 5.0 cm において、r = 1.25 及び 2.50 cm での検出効率の差分がそれぞれ同程度に

なっていることからも確認することが出来る。モデリング後の A, B, D, G, N, M の値を表 2-

1 にまとめる。A, B, D, G, N, M の中で、HP-Ge 検出器の個々で仕様書の値が変わる項目は、

A, B, D である。その他の G, N, M に関しては、同タイプの HP-Ge 検出器であれば一定の値

がメーカーの仕様書に付与されている。また、本研究において調整を行ったパラメータは、

A,B, G, M である。A, B について数 mm の調整を行うことが必要であるが、割合としては、

さほど大きく変わっているものではない。一方で、G や M についてはメーカーがタイプご

とに既定の値を記載していて、割合として 30%以上の変更が必要となった。これに関して

は、タイプ毎に既定の値が記載されているため、メーカー仕様書と本研究でモデリングした

後の値で差があるのかもしれない。 
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図 2-22: 検出器表面から線源までの距離が 2.0 cm の時の 137Cs の各軸外距離での実測値に

より算出した検出効率とシミュレーション計算で算出した検出効率の比較。シミュレーシ

ョン計算では、HP-Ge 検出器の結晶直径と検出器表面からゲルマニウム結晶までの距離、

外部のデッドレイヤーの厚さ、ゲルマニウム結晶の長さをモデリングした。 
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図 2-23: 検出器表面から線源までの距離が 5.0 cm の時の 137Cs の各軸外距離での実測値に

より算出した検出効率とシミュレーション計算で算出した検出効率の比較。シミュレーシ

ョン計算では、HP-Ge 検出器の結晶直径と検出器表面からゲルマニウム結晶までの距離、

外部のデッドレイヤーの厚さ、ゲルマニウム結晶の長さをモデリングした。 
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表 2-1: ゲルマニウム半導体検出器の内部構造のサイズの調整について 

ゲルマニウム半導体検出器の内部構造 メーカー仕様書 モデリング後 

結晶の直径(A) 59 mm 56.19 mm 

結晶の長さ(B) 36.7 mm 38.11 mm 

穴の深さ(D) 23 mm 23 mm 

検出器表面からゲルマニウム結晶までの距離(G) 3 mm 6.23 mm 

外部のデットレイヤー(M) 0.7 mm 1.00 mm 

内部のデットレイヤー(N) 0.3 μm 0.3 μm 
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3. 加速器 BNCT システムでマウスを照射した際に生成される放射性核種について 

3-1. 加速器 BNCT システム 

 国立がん研究センター中央病院においては加速器を用いた BNCT を臨床導入するべく、

コミッショニング作業を実施している。図 3-1 には、当該システムの概要とターゲットの概

要を示す。当該システムにおいて、病院併設型の BNCT システムでは世界初となる Li 層と

陽子との反応によって中性子を発生させるターゲットを採用している(図 3-1(b))。当該シス

テムは、図 3-1 のターゲットに 2.5 MeV 程度に加速した陽子を衝突させることで中性子を発

生させ、その中性子を BNCT に使用する。ターゲットに陽子が衝突する際に発生するター

ゲットへの熱負荷に対して水冷方式で冷却を行うことで除熱を行うが、冷却効率を高める

ためターゲットのLi層の厚さをなるべく薄くしながら中性子生成に必要となる陽子の Li中

での通過距離を十分保つことができるように、陽子のビーム軸に対してターゲットを 30 度

斜めに傾けて設計している。現在、世界で稼働している病院併設型の BNCT システムは、

Be をターゲット材質として使用し、加速した陽子とターゲットを衝突させることにより中

性子を発生するシステムである[72]。Be ターゲットのシステムと比較して、当該システムの

利点としては、加速する陽子のエネルギーを低くすることが出来ることである[78]。それに

より、一般的に BNCT に適しているとされる中性子のエネルギーである 10 keV まで減速す

るために必要な中性子の減速材の量を少なくすることが出来る。そのため、中性子を減速す

る際に発生するガンマ線や減速材の放射化の軽減、コンパクトな BNCT システムの設計、

放射線治療では一般的な垂直ビームの利用が可能など様々な利点が得られる。一方で、欠点

としては Li と陽子の衝突による 7Be の生成や、Li ターゲットの融点の低さが挙げられる

[78]。当院のシステムでは、一定量ターゲットに陽子を照射した後に図 3-1 のターゲットの

Li 層のみを水で洗い流すことで、生成される 7Be による被ばくを軽減する。また、BNCT の

治療に必要な中性子強度を確保するために、ターゲットに最大 20 mA という大強度の陽子

を衝突させる必要がある。その結果、ターゲットに約 50 kW の熱負荷がかかると推定され

る。すなわち、ターゲットは 50 kW の熱負荷に耐えられることが要求され、そのための冷

却機構が必要となる。当システムの冷却効率は島根県産業技術センターに計算を依頼し、実

際の熱負荷をシミュレーション(ANSYS structure)で再現することでターゲットの冷却効率

を加味した熱負荷を計算し、ターゲットの冷却機構を改良していった。その結果、Li の融点

を超えないような熱負荷になる冷却機構の作成に成功した。冷却機構の概要としては、1 本

当たり 31.3 L/min の流量の冷却水を合計 8 本使用し、トータル 250 L/min の流量の冷却水を

図 3-1 の Cu 層内部を螺旋状に循環させることで冷却を行っている。 
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図 3-1(a): 国立がん研究センター中央病院に導入中の加速器 BNCT システムの概要 
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図 3-1(b): 国立がん研究センター中央病院に導入中の Li ターゲットの概要 
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3-2. 照射に使用したマウスについて 

 加速器 BNCT システムで中性子を照射した際のマウス体内で生成される放射能の測定に

は、5~8 週齢のオスの C57BL/６J のマウス(Clea Japan, Inc., Tokyo, Japan)5 匹を用意し、本研

究ではそのうち 4 匹のマウスに対して測定を実施した。それぞれのマウスへの照射時間は、

20、40、60、80 分であった。5 匹のマウスの平均体重は、21.0±0.4 g であった。表 3-1 に照

射時間とそれぞれのマウスの体重を示す。これらのマウスは、国立がん研究センターにて特

定の病原体のない状態で飼育された。なお、これらのマウスを使用した実験は、日本の動物

実験にかかわる法律およびガイドラインで必要とされている倫理基準に則った国立がん研

究センターでのガイドラインの承認を得て実施した。 

 

表 3-1: 使用したマウスと照射時間について 

照射時間[min] 20 40 60 80 - 

マウスの体重[g] 20.3 21.2 20.5 21.9 20.7 

 

 

3-3. 過去に報告されている原子炉でマウスを照射した際に生成された核種 

 Protti らによると、原子炉でマウスへ中性子を照射した際に誘発される核種は 24Na や

42K、38Cl、56Mn であると報告されている[96]。また、マウスへ 1.2×109 n/cm2/s の熱中性子

フラックスを照射した際に生成されるそれらの核種の飽和放射能は、(3.18±0.51)×104と

(9.57±2.32)×103、(5.42±1.08)×103、(6.35±3.28)×102 Bq/g であった。 

 

3-4. マウスの構成核種について 

 マウスの構成核種に関する報告は十分でない。そのため、本研究では Protti らの実験結果

から 23Na と 37Cl、41K、55Mn の核種が、マウスの全体重に対して占める割合を計算した[96]。

計算方法として、ENDF/B-Ⅶ.1 にある(n, γ)反応の断面積[97]と Protti らの論文で書かれてい

る中性子フラックス及び飽和放射能から、マウス全体重に占める各核種の割合を算出した。

飽和放射能と中性子フラックス、反応前の核種の個数は下記の(3-1)式の通りとなる。 

𝑆 =  𝑁𝑓𝜎  [s−1]    (3 − 1) 
ここで、S は対象核種の単位質量当たりの飽和放射能、N は対象核種の単位質量当たりの中

性子照射前の原子の個数、f は単位時間当たりの中性子数、σ は対象核種の中性子との捕獲

反応断面積をそれぞれ示す。ただし、σ は中性子のエネルギーの変化とともに連続的に変化

するため、(3-1)式は照射する中性子のエネルギーを n 個に分割することで(3-2)のように表

される。 

𝑆 =  𝑁∑𝑓𝑖𝜎𝑖

𝑛

𝑖

  [s−1]    (3 − 2) 
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ここで、fiは n 個に分割された各エネルギー帯での単位時間当たりの中性子数、σiは n 個に

分割された各エネルギー帯の中性子と対象核種の平均捕獲反応断面積をそれぞれ示す。 

 Protti らの報告では、中性子のエネルギー帯が(a) ~ 0.4 eV と(b) 0.4 eV ~ 1.6 keV、(c)1.6 

keV ~ 17.3 MeV の 3 つに分けられている。そのため、本研究においても中性子のエネルギ

ー帯を 3 つに分けて、(3-2)式で n = 3 として評価を行った。反応の断面積は、ENDF/B-Ⅶ.1

で報告されている値より、(a)の～0.4 eV までの群には、Maxwellian average 断面積を算出

し、それ以外の(b)と(c)の群には、共鳴積分断面積を算出して適用した[98]。Maxwellian 

average 断面積とは、中性子フラックスがマックスウェル分布に従うとして断面積に対して

重みづけを行い、平均の断面積を算出したものである。また、共鳴積分断面積は中性子フ

ラックスが 1/E 分布に従うとして断面積に対して重みづけを行い、対象のエネルギー区間

の断面積を積分したものである。上記の(3-2)の計算式により、23Na と 37Cl、41K、55Mn の

マウスの単位体重当たりの数量は、それぞれ(4.2±0.7)×1018と(8.8±1.7)×1017、(4.6±1.1) 

1017、(3.3±1.7)×1015 [n/g]であった。 

 

3-5. 加速器 BNCT システムでの中性子照射 

 当院の装置は Li(p,n)反応により、中性子を発生させる。陽子のエネルギーが 2.5 MeV で

あるため、最大 800 keV 程度のエネルギーの中性子が生成され、それを 10 keV まで減速す

るために MgF2を使用している[99]。マウスに中性子を照射する際は、照射直前に頸椎脱臼

により犠死させてからポリプロピレンとポリエチレン製のカップ(アジア器材製)に入れて

実施した。なお、照射される熱中性子のフラックスを測定するために、マウスの体表に金

線をのせた。マウスを入れた後のカップの様子を図 3-2 に示し、実際の照射の様子を図 3-3

に示す。また、照射時のジオメトリーの概略図を図 3-4 に示す。金線により熱中性子フラ

ックスを評価する際には、カドミウム比を使用して計算した。カドミウム比は、金線とカ

ドミウムカプセル(0.5 mm 厚)に封入した金線の放射能の比を使用して、熱中性子のフラッ

クスを決定する方法である[55]。マウスの体表に設置された金線は、照射後に取り外して

HP-Ge 検出器で測定をすることで中性子フラックスを決定した。 
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図 3-2: マウスを入れたポリエチレンとポリプロピレン製のカップの様子 

 

図 3-3: 実際にマウスへの中性子照射した時の様子 

 

図 3-4: マウスへ中性子照射した際の概要図 
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3-6. 加速器 BNCT システムを使用した際の放射能評価について 

加速器を用いた BNCT システムの場合、ターゲット物質である Li と加速器で加速された

陽子との反応により中性子を生成しているため、陽子の出力の変動が中性子量に関係し、中

性子照射によってマウス体内で生成される核種の数量に影響を与える。そこで、本研究では

放射能を評価する際に照射中の陽子の出力の変動を考慮するために、放射能の評価に電流

値を組み込んで解析することで、照射中の陽子の変動に依存しない放射能を評価するよう

にした。解析方法としては、加速器のビームライン上に搭載されている Bergoz 

Instrumentation 社製の電流計(NPCT-CF6)から出力される電流値を 1 ms 毎に出力し、照射時

間を 1 ms 毎に n 個に分割して陽子の電流値等を下記の(3-3)-(3-6)式に当てはめることで、単

位電流量あたりに生成される核種の飽和放射能として評価した。 

𝐵𝑞𝑚 =
𝐶𝑜𝑢𝑛𝑡 × 𝜆

𝜀 × 𝛾 × (1 − 𝑒
−0.693𝑇1

2⁄
×𝑇𝑚
)

 [Bq] (3 − 3) 

𝐵𝑞0 =
𝐵𝑞𝑚

𝑒
−
0.693
𝑇1

2⁄
×𝑇𝑤
  [Bq]  (3 − 4) 

𝑅 =
𝐵𝑞0 × 𝜆

𝑁 × ∑ 𝐴𝑖
𝑛
𝑖=1 × (1 − 𝑒

−
0.693
𝑇1

2⁄
×𝑇𝑐
) × (𝑒

−
0.693
𝑇1

2⁄
×(𝑛−𝑖)×𝑇𝑐

)

  [Bq/mC]  (3 − 5) 

𝑆 =  𝑅 × ∫ 𝑒−𝜆𝑡dt =  
𝑅

𝜆
 [Bq/mA]     (3 − 6) 

∞

0

 

 

ここで、Bqmは HP-Ge 検出器で測定を開始した時の測定対象核種の数量、Count は測定対象

核種の壊変により放出されたガンマ線により HP-Ge 検出器で検出された光電ピークのイベ

ント数、ε は HP-Ge 検出器の測定対象核種の壊変により放出されたガンマ線により発生す

る光電ピークの検出効率、γは 1 崩壊あたりに測定対象核種から放出されるガンマ線の放出

割合、λは測定対象核種の崩壊定数、Tmは HP-Ge 検出器での測定時間、T1/2は測定対象核種

の半減期、Bq0は中性子照射終了時の測定対象核種の数量、Twは中性子照射終了から HP-Ge

検出器で測定を始めるまでの時間、R は単位電荷量及び単位原子量当たりの測定対象核種の

放射能、N は測定対象核種の照射前の原子の数量、Aiは電流計から出力される電流値、Tcは

電流計から電流値が出力される間隔、S は単位電流量および単位原子数当たりの測定対象核

種の飽和放射能をそれぞれ示す。また、この解析の(3-3) ~ (3-6)についての概念図を図 3-5 に

示す。解析は Python 2.7 を使用して、自作したソフトウェアにより実施した[100]。 

 通常、生成される放射能や飽和放射能の評価には、(3-3)、(3-4)式のみを使用することが一

般的である。すなわち従来の評価に対する今回施行した評価の利点としては、任意の陽子強

度条件下での評価が可能であり、さらに測定誤差となる要素を減らすことが可能となる点
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が挙げられる。 

 

図 3-5: 放射能の解析に関する概念図 

 

3-7. 加速器 BNCT システムでマウスを照射した際に生成される核種 

加速器を用いた BNCT システムで中性子をマウスへ照射した際に生成される核種やその

数量を報告する過去の研究は存在しない。そのため、本研究では生成される最大量を評価す

るために、マウス全身に対して中性子の照射を行った。照射後のマウスは、HP-Ge 検出器で

測定された。HP-Ge 検出器で測定した際の HP-Ge 検出器とマウスの位置関係を図 3-6 に示

す。また、図 3-6 に示す体系を Geant4 のシミュレーション上で再現して、検出効率を計算

した。シミュレーション上で再現した照射後のマウスの放射能を HP-Ge 検出器で測定して

いるジオメトリーを図 3-7 に示す。また、図 3-8 には、照射後のマウスをゲルマニウム検出

器で測定している際の概要図を示す。マウスの放射能測定の際は、HP-Ge 検出器での測定値

を「3-6. 加速器 BNCT システムを使用した際の放射能評価について」の項の(3-3)～(3-6)式

の N（測定対象の原子量）を照射されたマウスの体重に置き換えることで解析を行った。中

性子照射によりマウス体内で生成される放射能が低い核種でも検出できるように、HP-Ge検

出器での測定時間は最低 12 時間となるように設定した。また、放射性核種の崩壊時に 2 つ

以上のエネルギーのガンマ線を放出する場合、統計誤差を減らすために HP-Ge 検出器で一

番多くカウントされたエネルギーのガンマ線によって放射能を決定した。 

 

図 3-6: 照射後のマウスをゲルマニウム検出器で測定している様子 
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図 3-7: シミュレーション上で再現した照射後のマウスをゲルマニウム検出器で測定してい

るジオメトリー (赤色: マウス、紫色: スタイロフォーム(スペーサー)、 

青色: HP-Ge 検出器の表面、青色の線に囲まれた緑色: HP-Ge 検出器の内部構造、 

白色: 遮蔽体、緑線と黄色の点: シミュレーション時の放射線の挙動) 

 

図 3-8: 照射後のマウスをゲルマニウム検出器で測定している際の概要図 
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本研究では、さらにシンチレーション式サーベイメータ(TCS-172B, 日立アロカメディカ

ル製、校正済み)を用いて線量測定も行った。マウスについては表 3-1 に示す 80 分照射を

行ったマウスを使用した。マウスは照射終了後 11.9 分の時に、マウスを入れたカップの表

面から 20.0 cm 離れたところでシンチレーション式サーベイメータにより測定された。 

本研究において測定された 4 匹のマウスすべてで検出された放射性核種は、24Na、38Cl、

82Br、56Mn、42K であった。4 匹のうち 3 匹では、これらの核種の他に 80mBr も検出され

た。HP-Ge 検出器で測定されたスペクトルを図 3-9 に示す。これらの測定された放射能の

特性を表 3-2 に[101]、測定された各種の数量を表 3-3 に、平均の飽和放射能を表 3-4 にそ

れぞれ示す。最大の中性子強度で生成される核種すべてが飽和放射能に達するまで照射し

た場合においても、マウス 1 匹あたりに生成される核種との下限数量との比では、1 を超

えるものはなく、さらにその比をすべての核種で足し合わせても 1 を超えなかった[101]。

なお、マウス照射時の陽子の電流値は、10.0 mA で行われた。陽子の電流値を 10.0 mA で

照射した場合の 24Na と 38Cl、82Br、80mBr、56Mn、42K それぞれの平均の飽和放射能は、そ

れぞれ(1.4±0.1)×103と(2.2±0.1)×102、(2.8±0.1)×101、(3.4±0.4)×103、(8.0±0.1)×101、

(3.8±0.1)×102 Bq/g だった。24Na と 38Cl、56Mn、42K は原子炉の実験でも測定されていた

が、82Br と 80mBr は原子炉では測定されていなかった。 

 

図 3-9: 照射後のマウスをゲルマニウム検出器で測定した際に得られたスペクトル 
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表 3-2: 照射後のマウス体内で検出された放射性核種の特性 

Target isotope Abundance [%] Cross-section [b] Resonance [b] Product Half-life Gamma ray energy [keV] 

23Na 100 0.530±0.005 0.311±0.10 24Na 14.059 h 1369, 2754 

37Cl 24.22 0.433±0.006 0.295±0.004 38Cl 37.24 min 1643, 2167 

41K 6.73 1.46±0.03 1.4±0.04 42K 12.36 h 313, 1525 

55Mn 100 13.3±0.1 14.0±0.3 56Mn 2.575 h 847, 1810 

79Br 50.686 11.0±0.7 127±14 80mBr 4.4205 h 37, 49 

81Br 49.314 2.7±0.2 50±5 82Br 35.30 h 554, 619, 777 

 

 

表 3-4: 測定された 4匹のマウスから計算した放射性核種の飽和放射能と下限数量との関係 

Radionuclide 80mBr 82Br 24Na 38Cl 56Mn 42K 

Saturated radioactivity [Bq/g/mA] (3.4±0.4)×102 2.8±0.1 (1.4±0.1)×102 (2.2±0.1)×101 8.0±0.1 (3.8±0.1)×101 

Saturated radioactivity [Bq]*1 (1.4±0.2)×105 (1.2±0.1)×103 (5.7±0.2)×104 (9.2±0.2)×103 (3.4±0.2)×103 (1.6±0.1)×104 

Quantum lower limit [Bq]*2 1×107 1×106 1×105 1×105 1×105 1×106 

Saturated activity / quantum lower limit 1.4×10-2 1.2×10-3 5.9×10-1 9.2×10-2 1.4×10-2 1.6×10-2 

※1: 平均のマウスの体重(21.±0.4 g)と最大電流値(20.0 mA)で計算 

※2: 下限数量 

表 3-3: 中性子照射後のマウスから検出された放射性核種とその数量. 単位は Bq/g/mC. 

Irradiation time [min] 80mBr 82Br 24Na 38Cl 56Mn 42K 

20 (1.8±0.1)×10-2 (1.8±0.4)×10-5 (1.8±0.1)×10-3 (6.8±0.2)×10-3 (6.8±0.2)×10-3 (5.5±0.2)×10-4 

40 Not detected (1.7±0.1)×10-5 (1.9±0.1)×10-3 (7.1±0.2)×10-3 (6.8±0.2)×10-3 (6.2±0.2)×10-4 

60 (1.4±0.1)×10-2 (1.6±0.2)×10-5 (1.6±0.1)×10-3 (7.0±0.4)×10-3 (6.8±0.2)×10-3 (5.7±0.1)×10-4 

80 (1.2±0.1)×10-2 (1.4±0.7)×10-5 (1.7±0.1)×10-3 (6.4±0.2)×10-3 (6.8±0.2)×10-3 (5.9±0.1)×10-4 
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また過去の Saris SC らの論文[57]で報告されている、マウスを使用した悪性神経膠腫の

BNCT による生存率を評価する生物実験と同等の熱中性子フルエンス量(1.2×1012 n/cm2)

を、加速器を使用した BNCT システムで照射した場合、マウス体内で生成される 24Na の

数量は 1.4×103 Bq と計算でき、24Na の下限数量よりも 2 桁小さい数量であった。表 3-5

には Saris SC らの論文で報告された熱中性子フルエンス量(1.2×1012 n/cm2)を照射した際

に生成される核種とその数量を示す。 
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表 3-5: マウスを用いた悪性神経膠腫の BNCTによる生存率を調べた過去の実験と同量の中性子量を照射した際の数量 

Radionuclide 80mBr 82Br 24Na 38Cl 56Mn 42K Total 

Radioactivity[Bq]※1 (1.0±0.2)×104 (1.2±0.1)×101 (1.4±0.1)×103 (3.6±0.1)×103 (4.0±0.2)×102 (4.4±0.3)×102 - 

Saturated activity /  

quantum lower limit 
1.0×10-3 1.2×10-5 1.4×10-2 3.6×10-2 4.0×10-3 4.4×10-4 5.5×10-2 

※1: 平均のマウスの体重(21.±0.4 g)と最大電流値(20.0 mA)で計算 
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本研究は、加速器を用いた BNCT システムを使用して中性子をマウスへ照射した際に体

内で生成される核種の同定を行った初めての報告である。Protti らにより、原子炉を使用し

た同様の報告はされており、それらの報告では測定されなかった 82Br と 80mBr が今回測定さ

れた[96]。これに関しては、照射した中性子のエネルギーの違いによるものが考えられる。

表 3-2 からわかるように、81Br と 79Br は熱中性子に対する中性子捕獲断面積よりも、共鳴領

域の断面積の方が 10 倍程度高い。また、81Br の共鳴エネルギーは、20 eV ~ 20 keV の間にあ

り、 79Br の共鳴エネルギーは 10 eV ~ 10 keV の間にある。加速器を用いた BNCT システム

は、これらのエネルギー帯の中性子フラックスを一番多くするようにデザインされている

ため、原子炉での報告では検出されなかったが本研究では検出されたと考えられる。また、

Kranda らの原子炉でのマウスへの中性子照射の報告では、82Br に関しては測定されている

[102]。原子炉でのこれらの報告の差は中性子強度と照射時間であり、Kranda らの方が中性

子強度は 3 桁高く、照射時間は 80 倍長い。つまり、Protti らの報告においても実験時よりも

多い中性子量を照射することで 82Br が検出されたことが予想できるが、BNCT に Kranda ら

が実験に使用した際の相当量の中性子は必要がない[57]。そのため、82Br の検出は加速器を

用いた BNCT システム特有の核種の生成の結果であることが考えられる。また、4 匹のマウ

スを照射し、HP-Ge 検出器で測定したうちの一匹だけ 80mBr が検出されなかった。これに関

しては、80mBr が壊変する際に放出するエネルギーが低く、該当するエネルギー領域には多

くのコンプトン散乱の事象が集中するため、検出されなかったと考えられる。さらに 79Br が

81Br と同様に安定同位体であることから、80mBr は、中性子照射した際に生成される核種だ

と考えられる。 

シンチレーション式サーベイメータでマウスを照射した際の様子を図 3-10 に示す。80

分照射後のマウスを照射終了後から 11.9 分経過した際にシンチレーション式サーベイメー

タで測定した線量率は、4×10-2 μSv/h であった。なお、マウスを入れたカップの表面か

らシンチレーション式サーベイメータまでの距離は 20.0 cm である。80 分照射を行ったマ

ウスを HP-Ge 検出器で測定した放射性核種の数量から、照射後 11.9 分後の数量を求めた値

と、1 cm 線量当量率定数、それらをかけた値を表 3-6 に示す。HP-Ge 検出器で測定された

放射性核種の数量から求めた線量率は、(3.5±0.1)×10-2 μSv/h となり、シンチレーション

式サーベイメータで測定された線量率と遜色のない値となった。このことからも、測定さ

れた放射性核種とその数量が確認できる。 
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図 3-10: 照射後のマウスをシンチレータ式サーベイメータで測定している様子。 

(マウスを入れた容器から 5 cm の距離にシンチレータ式サーベイメータを設置) 
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表 3-6: 計算により求めた線量率(80分間照射したマウスから 20.0 cmの位置) 

Radionuclide 80mBr 82Br 24Na 38Cl 56Mn 42K Total 

Coefficient※1 

[μSv・m2・/MBq/h] 
15.3×10-3 40.6×10-2 49.2×10-2 17.8×10-2 23.6×10-2 37.3×10-3   

Radioactivity [Bq]※2 (9.6±0.1)×103 (1.3±0.1)×101 (1.5±0.1)×103 (2.3±0.1)×103 (4.2±0.1)×102 (5.1±0.1)×102  

Dose rate [μSv/h]※2, 3 (3.7±0.1)×10-3 (1.3±0.1)×10-4 (1.8±0.1)×10-2 (1.0±0.1)×10-2 (2.5±0.1)×10-3 (4.7±0.1)×10-4 (3.5±0.1)×10-2 

※1: 1 cm線量当量率定数. 

※2: 照射後 11.9分の時のマウス体内での放射性核種の数量. 

※3: 1 cm線量当量率定数と照射後 11.9分の時のマウス体内での放射性核種の数量から計算した測定対象物から 20 cmのところの線量率. 
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3-8. マウス構成核種の中性子捕獲反応(n, γ)断面積の算出 

 Protti らの原子炉の報告において飽和放射能が最も高い値を示したものは 24Na であった。

また、過去の報告では BNCT で一番関心の高い 10 keV 以下のエネルギー帯において、23Na

の中性子捕獲反応(n,γ)の断面積が十分な報告がされていない[103]。特に、10 eV~1 keV の間

のエネルギー帯ではほとんど報告がない。本研究では、このエネルギー帯の 23Na の中性子

捕獲反応(n,γ)の断面積の算出を行った。測定値として、加速器を用いた BNCT システムで照

射したマウス 4 匹から算出した平均の飽和放射能を使用し、断面積を算出した。本研究にお

いては、2.5 MeV と Li の反応により中性子を生成しているため、中性子の最大エネルギー

を 800 keV とした[78]。0~800 keV のエネルギー帯を(i) ~ 1.0×101 eV、(ii) 1.0×101 eV ~ 1.0 keV、

(iii)1.0 keV ~ 8.0×102 keV に 3 分割し、(ii)のエネルギー帯の 23Na の断面積の測定を行った。

これら 3 つのエネルギー帯の中性子フルエンスを算出するために、加速器を用いた BNCT

システムでマウスへ中性子照射した際にも検出され、3-4 でマウスの単位体重当たりの数量

を求めた 37Cl と 41K、55Mn の 3 核種の飽和放射能を利用する。また、3-4 と同様に ENDF/B-

Ⅶ.1 にある(n, γ)反応の断面積[104]を利用し、(i)のエネルギー帯には Maxwellian average 断

面積を算出して、適用した。他の(ii)と(iii)の群には共鳴積分断面積を利用した。各エネルギ

ー帯の中性子フラックスの算出には、下記の(3-7)式を利用した。 

 

(

𝜎𝑁1,𝑖 𝜎𝑁1,𝑖𝑖 𝜎𝑁1,𝑖𝑖𝑖
𝜎𝑁2,𝑖 𝜎𝑁2,𝑖𝑖 𝜎𝑁2,𝑖𝑖𝑖
𝜎𝑁3,𝑖 𝜎𝑁3,𝑖𝑖 𝜎𝑁3,𝑖𝑖𝑖

) × (

𝛷𝑖
𝛷𝑖𝑖
𝛷𝑖𝑖𝑖

) =

(

 
 
 
 

𝑆𝑁1
𝑁1
𝑆𝑁2
𝑁2
𝑆𝑁3
𝑁3)

 
 
 
 

  (3 − 7) 

 

ここで、N は単位質量当たりの対象の生成核種の反応前の原子の個数、σは対象の核種の各

エネルギー帯に対応した平均中性子捕獲断面積、Φは各エネルギー帯の中性子フラックス、

S は対象の単位質量当たりの生成核種の飽和放射能を示す。ここで、(3-7)を下記の(3-8)のよ

うにして、各エネルギー帯の中性子フラックス Φ を算出した。 

 

(

𝛷𝑖
𝛷𝑖𝑖
𝛷𝑖𝑖𝑖

) = (

𝜎𝑁1,𝑖 𝜎𝑁1,𝑖𝑖 𝜎𝑁1,𝑖𝑖𝑖
𝜎𝑁2,𝑖 𝜎𝑁2,𝑖𝑖 𝜎𝑁2,𝑖𝑖𝑖
𝜎𝑁3,𝑖 𝜎𝑁3,𝑖𝑖 𝜎𝑁3,𝑖𝑖𝑖

)

−1

×

(

 
 
 
 

𝑆𝑁1
𝑁1
𝑆𝑁2
𝑁2
𝑆𝑁3
𝑁3)

 
 
 
 

  (3 − 8) 
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この算出した中性子フラックスを 24Na の生成量計算の際にも利用する。また、3-4 で計算

した 23Na の単位体重当たりの原子の数も同様に利用する。さらに、ENDF/B-Ⅶ.1 にある

23Na(n, γ)反応の断面積[104]を利用し、(i)のエネルギー帯には Maxwellian average 断面積を

算出し、(iii)のエネルギー帯には共鳴積分断面積を算出する。(i)と(iii)の各中性子フラック

スと各断面積により、(i)と(iii)のエネルギー帯で生成され、24Na の飽和放射能に寄与する

分を計算し、測定された飽和放射能から減算することで(ii)のエネルギー帯で生成される

24Na の飽和放射能を算出する。これにより、先ほど算出した(ii)のエネルギー帯での 24Na

の飽和放射能を 23Na の原子の数と(ii)のエネルギー帯の中性子フラックスで除算すること

で、23Na の(ii)の中性子エネルギー帯での平均中性子捕獲反応断面積を求める。また、加速

器を用いた BNCT システムでは、モデレータとして MgF2を利用していて、中性子の吸収

が少ないため中性子エネルギーフラックスの分布を 1/E 分布であるとし、1.0×102 eV の中

性子捕獲断面積を算出した。 

 3-6.で測定された 24Na と 38Cl、56Mn、42K それぞれの 10.0 mA 照射時の平均の飽和放射

能を適用すると、それぞれの核種の飽和放射能は、(1.4±0.1)×103、(2.2±0.1)×102、

(8.0±0.1)×1031、(3.8±0.1)×102 Bq/g となった。さらに、使用したマウスの 23Na と 37Cl、

55Mn、41K の照射前の原子の個数はそれぞれ、(4.2±1.0)×1018、(8.8±2.4)×1017、

(3.3±1.8)×1015、(4.6±1.4)×1017 [/g]である。これらを(3-8)式に代入することで算出した(i) ~ 

(iii)群の中性子のフラックスはそれぞれ、(i, ~1.0×101 eV)で(2.9±2.9)×108 [n/cm2/s]、(ii, 

1.0×101 eV ~ 1.0 keV)で(2.6±2.1)×109 [n/cm2/s]、(iii, 1.0 keV ~ 8.0×102 keV)で(0.9±24.1)×108 

[n/cm2/s]であった。このフラックスを利用して、求められる 23Na の中性子捕獲断面積は、

(1.2±2.5)×10 -2 [b]となった。過去の研究により報告されている 23Na の中性子捕獲断面積と

本研究で求めた 23Na の断面積を図 3-11 に示す[103]。 

 本研究において、23Na の中性子捕獲反応の 1.0×102 eV の中性子エネルギーに対して評価

を行った。過去の研究ではこのエネルギー領域周辺での測定は行われていなかったが、今回

の評価値は、その領域での評価となり、1.0×101 eV ~ 1.0 keV の中性子のエネルギー領域で

1/v に比例して断面積が減少するとした理論計算と矛盾しない値となった。また、断面積の

上限値が決定された。 
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図 3-11: 23Na(n,γ)24Na の反応断面積の比較 (赤線は断面積の評価範囲) 
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4. 今後の展望と結論 

加速器を用いた BNCT システムで中性子をマウスへ照射する際に誘発される放射能は、

実際に BNCT のための in vivo 試験をする程度の中性子量において、原子炉とすべて一致す

るというわけではないがほぼ同様の核種が生成される。加速器を用いた BNCT システムで

のみ見られる核種は、10 keV 程度に中性子捕獲反応の共鳴反応を起こす核種であった。こ

のエネルギーは、加速器を用いた BNCT システムの中性子フルエンスが最も大きくなるよ

うに設計される領域であり、マウス以外の試料を照射する際もこのエネルギー帯に共鳴反

応を起こす核種を持つものに関しては、予期せぬ放射化を引き起こさないように注意が必

要である。また、今後は臓器や組織ごとに生成される放射性核種を測定することも必要にな

ると考えられる。 

本研究により、照射前にマウスの体重と必要な中性子フルエンスまたは照射時間、予定の

照射陽子の電流値を決めることで、照射前に各照射条件に合わせて生成される核種の数量

が分かるようになった。また、23Na の中性子捕獲反応断面積の算出は、加速器を用いた BNCT

システムによって中性子を照射されたマウスの放射能より 1.0×102 eV で行われた。その結

果、過去の研究では報告されていなかったエネルギーでの断面積の評価となり、今後加速器

を用いた BNCT を臨床で普及させるために重要なデータとなった。今後は、今回の研究に

よって得られた熱外中性子領域の断面積評価を応用して、10B の熱外中性子領域の断面積に

ついても測定することを検討している。10B(n,α)の反応断面積は、23Na と同様で熱外中性子

領域の断面積評価が十分ではない。図 4-1 には過去に報告されている 10B(n,α)の反応断面積

を示す。 

 

図 4-1: 過去に報告されている 10B(n, α)の反応断面積 
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図 4-1 からもわかるように 1.0 eV から 1 keV の反応断面積は報告されておらず、熱外中性

子領域の 10B(n,α)反応の断面積を測定・評価することは BNCT にとって有益である。 

また、HP-Ge 検出器の検出効率の測定値とシミュレーション計算値を一致させるために

は、数 100 μm ~ 数 mm オーダーでの調整が必要であった。Computed Tomography(CT)など

で内部構造を撮影することで内部構造を確認することはできるが、数 100 μm のオーダーの

分解能で撮影することは難しく、シミュレーション上で各々の内部構造がどのように検出

効率に影響を与えるかを調べておくことで、シミュレーション値と測定値が一致する。その

ため、CT などで測定した実測値を用いるよりも本研究で使用したモデリング方法を用いた

方が妥当だと考えられる。また、過去の研究では、線源から検出器表面までの距離を 15.9 cm

でモデリングしていたが、本研究においては、2.0 cm で実施している。662 keV のガンマ線

に対する本研究で使用した HP-Ge 検出器の検出効率は、測定対象から HP-Ge 検出器までの

距離が 15.9 cm と 2.0 cm でそれぞれ 0.12%と 1.69%となるため、本研究で使用した方法で内

部構造のモデリングをすることで 2 cm での測定ができるため、低放射能の試料の検出も容

易になり、さらに統計数もためやすくなった。 
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付録: 逆行列の誤差伝搬について 

 

 本研究において、加速器 BNCT システムの中性子場のフラックスを(3-8)式の逆行列の計

算により求めた。本研究では、3×3 の行列を使用しているため、誤差伝搬が複雑である。

そのため、この付録にて逆行列の誤差伝搬についてまとめる。 

 

(

𝛷𝑖
𝛷𝑖𝑖
𝛷𝑖𝑖𝑖

) = (

𝜎𝑁1,𝑖 𝜎𝑁1,𝑖𝑖 𝜎𝑁1,𝑖𝑖𝑖
𝜎𝑁2,𝑖 𝜎𝑁2,𝑖𝑖 𝜎𝑁2,𝑖𝑖𝑖
𝜎𝑁3,𝑖 𝜎𝑁3,𝑖𝑖 𝜎𝑁3,𝑖𝑖𝑖

)

−1

×

(

 
 
 
 

𝑆𝑁1
𝑁1
𝑆𝑁2
𝑁2
𝑆𝑁3
𝑁3)

 
 
 
 

  (3 − 8) 

 

(3-8)式の 3×3 行列を A と置いて、 

𝐴 = (

𝜎𝑁1,𝑖 𝜎𝑁1,𝑖𝑖 𝜎𝑁1,𝑖𝑖𝑖
𝜎𝑁2,𝑖 𝜎𝑁2,𝑖𝑖 𝜎𝑁2,𝑖𝑖𝑖
𝜎𝑁3,𝑖 𝜎𝑁3,𝑖𝑖 𝜎𝑁3,𝑖𝑖𝑖

) = (

𝑎11 𝑎12 𝑎13
𝑎21 𝑎22 𝑎23
𝑎31 𝑎32 𝑎33

)  (i) 

 

(i)式の逆行列は下記の(ii)式のように表される。 

𝐴−1 =
1

det(𝐴)
(

𝑎22𝑎33 − 𝑎23𝑎32 −(𝑎12𝑎33 − 𝑎13𝑎32) 𝑎12𝑎23 − 𝑎13𝑎22
−(𝑎21𝑎33 − 𝑎23𝑎31) 𝑎11𝑎33 − 𝑎13𝑎31 −(𝑎11𝑎23 − 𝑎13𝑎21)

𝑎21𝑎32 − 𝑎22𝑎31 −(𝑎11𝑎32 − 𝑎12𝑎31) 𝑎11𝑎22 − 𝑎12𝑎21

)   (ii) 

※det A=a11a22a33 + a12a23a31 + a13a21a32 - a13a22a31 - a12a21a33 - a11a23a32≠0 

 

(ii)の各成分を下記の(iii)式のように置く。 

𝐴−1 = (

𝑏11 𝑏12 𝑏13
𝑏21 𝑏22 𝑏23
𝑏31 𝑏32 𝑏33

)  (iii) 

 

代表して、b11の成分は、(ⅳ)式のように表される。 

𝑏11=
𝑎22𝑎33 − 𝑎23𝑎32

det(𝐴)
   (ⅳ) 

 

誤差伝搬の一般式は、εを変数 x, y の関数 f(x,y)の式の誤差とすると、(Ⅴ)式のように表さ

れる。 
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𝜀(𝑓(𝑥, 𝑦)) = (
𝜕𝑓

𝜕𝑥
𝜀𝑥 +

𝜕𝑓

𝜕𝑥
𝜀𝑥)

2

= (
𝜕𝑓

𝜕𝑥
)
2

𝜀𝑥
2 + (

𝜕𝑓

𝜕𝑦
)
2

𝜀𝑦
2 (※𝑥, 𝑦は独立) (Ⅴ) 

 

(Ⅴ)式を(iii)の逆行列の各成分に当てはめると、それぞれの成分の誤差は(i)の行列の(p,q)成

分の誤差を𝜀𝑎𝑝,𝑞とすると下記の(ⅵ-1,1)～(ⅵ-3,3)式のように表すことが出来る。 

 𝜀𝑏11
2 = (

𝜕𝑏11

𝜕𝑎11
)2𝜀𝑎11

2 + (
𝜕𝑏11

𝜕𝑎12
)2𝜀𝑎12

2 +⋯+ (
𝜕𝑏11

𝜕𝑎33
)2𝜀𝑎33

2 = ∑ (
𝜕𝑏11

𝜕𝑎𝑖𝑛
)2𝜀𝑎𝑖𝑛

2𝑖,𝑛=1~3
𝑖,𝑛  (ⅵ− 1,1) 

 𝜀𝑏12
2 = ∑ (

𝜕𝑏12

𝜕𝑎𝑖𝑛
)2𝜀𝑎𝑖𝑛

2𝑖,𝑛=1~3
𝑖,𝑛  (ⅵ− 1,2) 

・ 

・ 

・ 

𝜀𝑏33
2  = ∑ (

𝜕𝑏33

𝜕𝑎𝑖𝑛
)2𝜀𝑎𝑖𝑛

2𝑖,𝑛=1~3
𝑖,𝑛  （ⅵ− 3,3) 

 

となるため、(3-8)式は下記の式により求めることが可能である。 

(

𝛷𝑖
𝛷𝑖𝑖
𝛷𝑖𝑖𝑖

)

=

(

 
 
 
 
 
(𝑏11 ± 𝜀𝑏11) × (

𝑆𝑁1
𝑁1
± 𝜀𝑆𝑁1

𝑁1,

) + (𝑏12 ± 𝜀𝑏12) × (
𝑆𝑁2
𝑁2
± 𝜀𝑆𝑁2

𝑁2

) + (𝑏13 ± 𝜀𝑏13) × (
𝑆𝑁3
𝑁3
± 𝜀𝑆𝑁3

𝑁3

)

(𝑏21 ± 𝜀𝑏21) × (
𝑆𝑁1
𝑁1
± 𝜀𝑆𝑁1

𝑁1,

) + (𝑏22 ± 𝜀𝑏22) × (
𝑆𝑁2
𝑁2
± 𝜀𝑆𝑁2

𝑁2

) + (𝑏23 ± 𝜀𝑏23) × (
𝑆𝑁3
𝑁3
± 𝜀𝑆𝑁3

𝑁3

)

(𝑏31 ± 𝜀𝑏31) × (
𝑆𝑁1
𝑁1
± 𝜀𝑆𝑁1

𝑁1,

) + (𝑏32 ± 𝜀𝑏32) × (
𝑆𝑁2
𝑁2
± 𝜀𝑆𝑁2

𝑁2

) + (𝑏33 ± 𝜀𝑏33) × (
𝑆𝑁3
𝑁3
± 𝜀𝑆𝑁3

𝑁3

)
)

 
 
 
 
 

 


