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Abstract 

 

ペンシルビームスキャニング（PBS）陽子線治療のビーム特性は、浅い飛程のエネルギー

の低い領域ではビーム散乱が大きく，側方方向の半影拡大によってリスク臓器への線量増

加が課題とされる。この課題を解決するために，新しい材質や形状を持つマルチリーフコリ

メータ（以下，MLC）を内蔵した PBS 装置の導入によって，側方線量分布の改善が報告さ

れている。しかし，改善の報告は計算上であり，線量計算が測定と一致しているかは未解決

である。そこで本研究では，MLC を挿入した新しい PBS 陽子線治療装置のビームをモデル

化している治療計画装置の線量計算が，臨床使用に問題ない精度であるか評価した。 

まず，従来の水中実測データに基づく解析的計算方法（ペンシルビームアルゴリズム，

PBA）の代わりに導入されたモンテカルロ（MC）法の計算結果を左右する統計的不確かさ

（不確かさ）パラメータの最適値を検討した。均質ファントムや不均質ファントム中の立方

体輪郭と臨床を模擬したファントムに対して，MLC なしの均一な線量分布を測定検証した。

これらの計画は，PBA と 5 種類の異なる不確かさの MC（0.3%，0.5%，1.0%，1.5%，2.0%）

を用いて計算されたものであった。また，それぞれのパラメータにおいて計画ごとの計算時

間を多重比較で評価した。 

MLC ありの線量検証では，照射野サイズ，深さ，コリメータ角度を変化させた 18種類の

立方体の計画を作成した。さらに，治療実施患者のうち肝臓癌，前立腺癌，頭蓋底腫瘍，脊

髄腫瘍，および頭頸部腫瘍の 5 種類の治療部位を選択し，合計 14 種類のビームの MLC を

使用した模擬臨床計画を作成した。ビーム測定はアイソセンタの絶対線量（DD）測定，側



 

 

方線量分布（LP）測定を行った。LP は，ガンマ解析を用いて測定と計算のガンマ値の一致

度を評価した。また，アイソセンタにおける半影幅の計算と測定の一致を比較した。 

0.3%と 0.5%の不確かさの MC プランの測定値と計算値における DD は全て許容値± 3.0%

以内を満たした。5 種類の不確かさをもつ MC プランの LP は PBA プランよりもガンマ値

の改善が見られた。しかし，MC プランの 0.3%と 0.5%の不確かさの平均計算時間は，PBA

プランに比べて 15.5 倍と 5.8 倍増加した（p < 0.001）。これらの結果より，MC の不確かさ

が 0.5%以下であれば許容値を満たすことがわかった。 

上記結果を踏まえて採用された MC 法の不確かさ 0.5%で計算した MLC ビームの線量検

証では，DD は± 1.9%以内で一致した。LP のガンマ解析結果は良好な結果を示したが，深さ

75 mm 以下の LP において，ガンマ値が悪化したものが見られた。悪化したガンマ値は，

MLC を使用しないビームにすることで改善が見られたため，MLC からの散乱の適切な計算

の不足が確認された。また，半影幅の差は，左右方向および頭尾方向の両方で± 1.1 mm以内

で一致した。 

PBS 法では，0.5%以下の MC の統計的不確かさは，線量計算時間は大幅に増加するが，

臨床運用に適切であることが示唆された。さらに，MLC ありの検証結果は 75 mm以下のい

くつかの LP を除いて線量計算とよく一致した。MLC を使用した線量計算誤差はコリメー

タなしのビームの代用によって緩和することが可能であり，臨床使用に問題ないことが確

認できた。 

本研究の新しい点は，鉄製の 3.75 mm リームを重ね合わせた MLC を内蔵した PBS 陽子

線治療装置と商用の治療計画装置という過去にない組み合わせによる線量検証によって臨



 

 

床使用に問題ない精度を確認できたことである。また，MLC を使用した PBS 計算に必要な

MC 法の統計的不確かさについて，実測値を正として複数の不確かさによる計算値との一致

の検討から最適値を導き出したアプローチ方法，最後に，MLC を使用したプランで認めら

れた線量計算誤差から，コリメータを除外した検証を追加したことでその誤差原因の切り

分けを行ったことも挙げられる。上記のアプローチ法は，今後コリメータを使用する PBS

陽子線装置導入の線量検証の参考となりえると考える。 
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1. 背景・目的 

 現代のがん治療法は主に手術療法，薬物療法，放射線療法の 3種類からなり，これらを

病期や患者の年齢・性別，希望などを考慮して単一もしくは 2 つ以上組み合わせながら治

療が行われる[1]。現在までの放射線治療は外部照射法や密封小線源を使用した組織内照射

法などがあり，外部照射法には光子線である X 線を使用した 3 次元放射線治療，定位放射

線治療や強度変調放射線治療，電子線治療，γ 線，中性子線，粒子線を用いた陽子線治療

や炭素イオン線治療などが用いられてきた[2, 3]（図 1）。 

 

 

図 1 放射線治療法の分類[3] 

 

 治療後の腫瘍の局所制御と有害事象の発生の観点から，放射線治療は腫瘍に対して適切

な量を集中させつつ，正常組織への線量を可及的に低減することが重要である。以前より
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実施されている X 線治療では，高エネルギー光子線と物質の相互作用によって物質に入射

した原子から電子を放出させながら，エネルギーを損失する。光子線は相互作用の過程

で，非弾性散乱やコンプトン散乱，光電効果，電子対生成などの発生が確率的な事象で発

生させ，物質に入射すると速やかに拡散し，二次電子によるビルドアップを形成し，最大

線量を照射した後，その深部線量分布は指数関数的に減少する[2]（図 2 緑線）。一方，陽

子線はブラッグピークと呼ばれる飛程を持つことが知られている[4]。エネルギーを持った

陽子線が物質中に入射すると主に電離によりそのエネルギーを失う。速度が遅くなるにつ

れてエネルギーを失っていくが，エネルギー損失は粒子の飛程末端で急激に大きくなり，

ピークを作った後に直ちに線量がゼロになる（図 2 赤線）。陽子線はエネルギーの高いも

のほど長い飛程を持ち，体内の深い位置で均一な線量を照射することができるため，光子

線に比べて優れた物理特性を持つ。体表面から腫瘍までの深さと同一の飛程を持つ陽子線

エネルギーを選択して照射し，ブラッグピークの後方リスク臓器が存在した場合は，その

線量をゼロにすることも可能である。単一エネルギーのブラッグピークでは様々な大きさ

からなる腫瘍のすべてをカバーできないため，深さ方向へ散乱させる技術を用いて拡大ブ

ラッグピーク（spread out bragg peak : 以下，SOBP）を形成することにより，腫瘍へ均一な

照射を行う[5-7]（図 2青線）。陽子線治療は，近年の高精度放射線治療の中で新たな治療

法の一つとして注目されている。 
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図 2 X 線，陽子線のブラッグピーク，および陽子線の拡大ブラッグピーク[7] 

 

 陽子線治療では大きく分けて拡大ビーム法とスキャニング法の照射技術が存在する。拡

大ビーム法は 1種類のエネルギーの陽子線ペンシルビームをワブラー電磁石と呼ばれる機

器を用いて円形走査させたあと，散乱体を使用して水平方向にビームを広げる。また，レ

ンジモジュレーションホイール[8]やリッジフィルタ[9]と呼ばれる散乱機器を用いて深さ方

向にビームを散乱させることにより SOBP を形成する（図 3）。さらに，多葉コリメータ

（Multi leaf collimator : MLC）[10]，レンジシフタ，ポリエチレン製のボーラスコリメータ

[11]の使用によって腫瘍形状に合わせた照射野の設定が可能である[12, 13]（図 3）。拡大ビ

ーム法は全ての照射体積に対して同一の線量をまとめて照射する技術であり，陽子線が放

射線治療として開始してから継続して用いられてきた照射法である。さらに，拡大ビーム

法は単位時間あたりに照射される線量を表す線量率が高いため，スキャニング法に比べて
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呼吸性移動のある腫瘍に対し，同期下で照射することに長けている[14]。しかしながら，

様々なビームライン機器を通して散乱させて照射することにより，二次粒子や中性子の発

生が二次発がんを誘発させるだけでなく，電子機器を故障させることが知られている[2]。

さらに，X 線を用いた強度変調放射線治療のようにビームの強度を変えて腫瘍に照射する

ことができず，図 3 の右下の線量分布図のように，腫瘍の外に不必要に高い線量を付与し

てしまう。これにより，正常組織の被ばくが多くなるという課題が存在する。 

 

 

図 3 拡大ビーム法とスキャニング法の照射方法の違い [12, 13] 
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一方，スキャニング法は主にペンシルビームスキャニング法（以下，PBS法）が広く用

いられている[15, 16]。PBS 法はコンピュータによって最適化計算された数 10 種類のペン

シルビームを偏向電磁石によって水平方向に走査させる。段階的にエネルギーが切り替え

られながら層毎に標的を塗りつぶすことで，深さ方向へ SOBP を形成することができる

[16, 17]（図 3，4）。照射位置とビームの強度の設定によって照射範囲を形成し，散乱体，

リッジフィルタ，コリメータやボーラスといった機器（図 3）を必要とせず，拡大ビーム

法で述べた二次中性子の発生が軽減される。PBS 法の対応可能な照射範囲は約 40 mm から

350 mm である[14]。40 mm より浅い領域の照射にはレンジシフタ（以下，RS）と呼ばれ

るポリエチレン製の吸収体を挿入することにより，飛程をシフトさせる必要がある（図

4）。PBS 法の出現によって強度変調陽子線治療（Intensity Modulated Proton Therapy：

IMPT）が可能となった[18, 19]。IMPT は，各ビームの線量分布にそれぞれ強度変調をか

け，全ビームとしては均一な線量となるように照射する手法であり，強度変調放射線治療

や拡大ビーム法と比べて，腫瘍へ均一な線量を担保しつつ，正常組織の線量のさらなる低

減が可能となる[20-24]。 
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図 4 PBS 法のビームライン構成機器[17] 

 

PBS 法において患者に対して正確な線量を投与するには治療計画装置（以下，計画装

置）というシミュレーションソフトを搭載したコンピュータによる計算を行う必要があ

り，これには高精度かつ高速な線量計算が要求される[25-28]。現在，陽子線 PBS 法の線量

分布作成に使用されている主な線量計算アルゴリズムはペンシルビーム法（以下，PBA）

とモンテカルロ法（以下，MC）の 2 つが存在する（付録 A）[29, 30]。 

PBA は，水中の実測データに基づいて計算したカーネルを足し合わせることで線量分布

を計算する。このような計算手法を解析的計算法と呼ぶ。PBA は，解析的計算法の中で高

い精度の線量計算が可能であり，人体の中で組織密度の不均質性が比較的低い水中の領域

では短時間で精度の高い線量分布が得られ，以前より用いられてきたアルゴリズムである

[31]。しかし，RS を挿入した場合や，患者と治療機器先端（治療ノズルと呼ばれる）の衝
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突を回避するために患者の体表面と治療ノズルの距離（エアギャップ）を大きくして照射

する場合，患者体表面に対して斜めにビームが入射する治療角度のビームなどでは，RS と

患者の体表面の間の空気中にビームが通過する際に発生する nuclear halo と呼ばれる影響を

受け，中心軸から離れた位置の多くのスポットの低線量成分の重ね合わせモデリングの不

足により，中心軸付近の計算精度が低下する[32, 33]。また，肺や頭頸部など組織の不均質

性が高い領域や金属製のインプラントが挿入され，CT 画像にアーチファクトが発生して

いる領域においても計算精度が低下することが課題とされてきた[34-36]。 

一方，MC 法はビームを構成する粒子を個別に考慮し，媒質との相互作用を確率分布に

従う乱数を用いて線量分布の計算を行う。PBA 法では計算精度の落ちるビームパラメータ

や不均質な組織内の条件に対しても高い計算精度を実現することができるが，複雑な計算

過程によって PBA 法に比べて計算時間が長くなることが課題となっている[37, 38]。MC 法

では確率的に粒子の輸送を計算する際のパラメータの 1つである統計的不確かさ（以下，

不確かさ）を設定し線量分布を計算する。不確かさの値を変化させることで計算された線

量分布の線量や均一性が大きく異なり，また，あまりにも小さな不確かさを設定してしま

うと計算時間も大きく増加する[39]。 

本研究で使用した計画装置 RayStation（RaySearch 社製）では，計算エンジンに PBA と

MC の両方を搭載しており，治療計画や計算時間に応じて計算アルゴリズムを選択するこ

とができる[40]。MC 法は PBA 法に比べて優れた線量計算方法であるが，全ての粒子線治

療施設で MC 法を計算可能な計画装置を所有しているわけではなく，現在の日本国内で

は，PBA 法と MC 法がどちらも臨床で使われているという現状がある。さらに，本研究で
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実験した 2つの施設においても，導入当時は PBA 法による計算しか行われておらず，計画

装置メーカーの新たな研究開発によるバージョンアップによって，MC 法が使用可能とな

る経緯があった。 

本研究で使用した陽子線治療装置 MELTHEA V（日立製作所製）は 2016 年 4 月に岡山大

学・津山中央病院共同運用がん陽子線治療センターに初めて導入された。続いて 2017 年 9

月に医療法人伯鳳会大阪陽子線クリニックにも導入された。PBS 法が可能な治療装置ベン

ダーは IBA，Varian，住友重工，Mevionなど様々であるが，当院に導入された治療装置の

PBS 法に関する検証報告は実施されていない[41-45]。この治療装置は三菱電機によって開

発・導入されたが，2018年 6 月より日立製作所に事業譲渡された。過去に三菱電機社製の

陽子線装置を利用した MC 法による計算については，Yamashita らの報告のみである[46]。

彼らは拡大ビーム法による MC 計算の検証のみで，PBS 法による MC 計算の検証は行われ

ていない。さらに，MC 法の計算精度を大きく左右する不確かさのパラメータを決定すべ

く，先行文献を調査したところ，多くの研究が PBS 法の MC 計算に関する治療計画に不確

かさ 0.5%を用いているが，リファレンスマニュアルは他の報告には，どの不確かさが望ま

しいかという記載も存在しないため，この治療装置と計画装置で最適な不確かさを決定す

る必要があった。 

PBS 法に関する技術的課題は他にも存在する。PBS の物理特性は、体表面から深さの浅

い領域ほど、ビーム幅の拡大が大きく、深い領域ほどビーム幅が小さい。特に頭頸部など

の治療を行う場合には、浅い深さで止まるビームを用いるため側方方向のビームの広がり

（半影，以下，ペナンブラ）が大きいのだが、この浅い領域の治療部位の方が深い領域の
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部位よりも周辺で照射線量をできるだけ下げたいリスク臓器（以下，OAR）が多く存在す

る。例えば、頭頸部領域の OAR は、視神経、視交叉、聴神経、内耳、眼球、レンズ、耳

下腺などであり，腫瘍の全方向に OAR が存在していることもある。さらに、40 mmより

浅い領域に対して RS が挿入しなければならない場合に，ビームはさらに散乱し，ペナン

ブラが拡大することで側方方向の線量分布が悪化する[47]。また，陽子線治療では飛程終

端で OAR を避けることが可能だが，飛程の不確かさによる急激な線量変化による OAR へ

の線量増加や生物学的効果比（以下，RBE）の影響が懸念される[48]。この影響を避ける

ために，ビームの進行方向に対して横方向で OAR を守るビーム角度が選択されることが

多く，横方向のペナンブラが急峻であることは大変重要である。低エネルギーにおける大

きなペナンブラ幅の問題を解決するためにスポット配置の最適化やビームサイズをできる

だけ小さくした装置の導入，真鍮製の患者コリメータをビームラインに挿入した技術の開

発などがこれまで多数報告されてきた[49-52]。加えて，RS を挿入した PBS 法ではエアギ

ャップの増加によってペナンブラの悪化や線量計算の不一致が報告されている[53]。これ

らの影響を緩和するためには，PBS ビームは，患者の体表面にできるだけレンジシフタを

近づけて照射する必要がある。以上のことからも臨床で MC 法をいち早く導入し，線量計

算を改善して治療を実施するために、MC 法の検討が必要であった。 

 MELTHEA V は 2018 年以降の治療装置のアップデートにより，PBS の治療に装置内蔵型

の多葉コリメータ（以下，MLC）が利用可能となり，可動式の治療のノズルを動かすこと

で患者にできるだけ近づけて照射できるようになった。MELTHEA V は Fukumitsu や

Sugiyamaらの研究で使用されたものと同じマシンであり，過去に報告されたペナンブラ改
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善のための別のコリメータシステムと比べて，3.75 mm の薄い鉄製のリーフを重ねて作ら

れた構造や材質が異なっており，得られる物理的特徴も異なってくると考えられた[49-52, 

54, 55]。患者コリメータシステムはビームごとに個別に制作する必要があり，治療のたび

に照射機器に取り付けて使用するが、MLC は患者ビーム毎に自動で任意の形状に変化する

ため，治療スループットの低下や患者に対して落としてしまうリスクがない。また，作成

費用もかからないといった特徴を持つ。MLC を用いた PBS では計画装置の線量計算がさ

らに複雑になるため，計算精度を担保するためには MC 法による線量計算が必須とされて

いる[40]。MC 法を用いることで，前述の RS 挿入やエアギャップの増加等による線量の不

一致の問題を軽減することが期待される[56, 57]。MLC を使用した PBS 法の治療計画シミ

ュレーションの報告や，アイソセンタからの距離が変化しない固定の位置のタイプのマシ

ンにおけるコミッショニングの報告は存在するが，可動式ノズルの MLC を搭載する本シ

ステムの PBS 法のビームコミッショニングは報告されていない[43, 54, 55, 58, 59]。また，

陽子線治療施設は世界的に導入されているベンダーによるマシンの構造の違いが大きい。

そのうち PBS 法を実施している施設もわずかであり，さらにコリメータを使用している装

置は非常に少ない。したがって，先行研究と同じ手法でコミッショニングを行ったとして

も，同様な知見が得られるとは限らず，潜在的に明らかになっていないことが存在してい

ると考える。よって，新たなタイプのコリメータ技術を持つ PBS 陽子線装置の導入を検討

することは意義があると考える。これらの背景を受けて、MLC を搭載した新型の PBS 陽

子線治療装置のビームをモデル化している治療計画装置の線量計算が，従来のコリメータ
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使用下の装置と同様の精度で行われ，臨床で使用できる品質を担保しているのか調査する

必要があった。 

 したがって本研究では，まず新たに導入した PBS 陽子線治療装置の構造や特徴について

紹介した。次に，MLC を使用して治療を行うための前段階として，MLC を使用しない条

件で統計的不確かさのパラメータの振り方の最適値を検討して実測値との乖離を最小限に

する値を検討した。さらに，得られた MC 法の適切な不確かさを用いて可動式の治療ノズ

ルに搭載された MLC を使用した PBS 法のクリニカルビームコミッショニングを実施し，

測定と計算の一致度を評価した。線量検証用は様々なサイズの幾何学的な輪郭，不均質な

領域のファントム，および臨床を模擬した治療計画について実施した。  

 

2. 方法 

2-1. 陽子線治療装置 

 MELTHEA V はシンクロトロン加速器と回転ガントリを 1つずつ搭載している。PBS 法の

照射は，ラスタースキャニング法である。この照射法は，スポットごとにビームを止める照

射を行うスポットスキャニングとは異なり，ビームスポット間でビームを中断せずに照射

を行う[54]。図 5に PBS 照射に使用するビームライン機器の概略図を示す[60]。すべてのビ

ームで MLC が挿入でき，コリメータを± 180 度の方向へ回転可能である（図 6A）[61]。ま

た，先端にMLC が取り付けられた治療ノズル（以下，スノート）はビーム方向に対して移

動させ，患者の体表面にできるだけ近づけることで，ビームの広がりを最小限にすることが

できる（図 6）。治療計画の方針に応じて PBS 装置では MLC ありとなしのビームを選択し
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て照射可能である（図 7）。MLC は任意の距離でターゲットに外接して使用される。照射ス

ポットと MLC はコリメータとターゲット間の距離に依存して重なるかもしれないが，結果

的にコリメートされたスポットの線量分布も計画装置によって最適化される。MLC の位置

は計画装置にて手動で変更することができ，拡大ビーム法のように OAR の線量を低減する

ために特定の OAR 領域を覆って照射することも可能であった。PBS 装置は 70.7-235.0 MeV

のエネルギーを搭載しており，40 mm より浅い領域の照射を可能にするために，スノート

の先端に 60-66 mm の水等価厚（以下，WET）を持つ 7 種類の RS を使用できる。また，高

エネルギービームの飛程を調整するために，1-6 mm の WET の RS が 6 種類ある。MLC は

厚さ 140 mmの鉄製であり，54対の 3.75 mm 幅のコリメータの重なりで構成されている（図

6B，7B）。また，左右のリーフ最大開度はそれぞれ 75 mm であるため最大の照射野開度は

約 150 × 200 mm2である。スノート距離を 250-560 mm まで変更可能であり，この範囲で設

定可能な最大照射野は 162 × 216 mm2から 184 × 246 mm2であった。この治療装置に関する

その他の詳細な情報は Fukumitsu ら文献に記されている[54]。 
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図 5 MELTHEA V のビームライン機器[60] 

 

 

図 6 当院の MLC を使用したスキャニング治療ノズル（A）とノズル内の MLC（B）のス

ケッチおよびイメージ[61] 
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図 7 同一サイズの標的体積に対して MLC を（A）挿入しないビームと（B）挿入したビ

ームの照射野イメージ 

 

2-2. 治療計画装置 

 線量検証プランの立案には計画装置のバージョン 6.2, 7, 9A を使用した。この計画装置は

定期的にバージョンアップを繰り返しており，それぞれの実験を行った時点でのバージョ

ンが異なっている。研究に使用した計画装置はバージョン 6.2を除いて商用の MC 計算エン

ジンを搭載している[40]。計画装置はリファレンスマニュアルの記載によると Soukup と

Pedroni らによる 2005 年の 2 つの文献をベースに nuclear halo のモデリングを計算している

[62, 63]。これらの文献では，これらの研究は核散乱によるガウシアンの幅と相対的なウェ

イトを，初期ビームエネルギーと放射線深さの関数として計算することを報告している（付

録 A）。 
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2-3. モデリングデータの登録 

 計画装置で臨床プランを作成するためには，まず治療装置のビームデータを測定し，計画

装置に登録後に，線量計算機能のビームモデリングを行わなければならない。ビームモデリ

ングに要求されるデータは（1）単一エネルギーの深部線量分布，（2） アイソセンタ面およ

びそこから上下流の複数断面におけるビームスポットの形状，（3） エネルギーごとの校正

MU 値である[64]。 

 積分深さ線量分布（Integrated depth dose：IDD）は，三次元水ファントム MP3-M（PTW 社

製）内に純水を満たした状態で，水中での陽子線のペンシルビームの線量を全て取得するの

に十分な口径の大きさを持つ Bragg Peak Chamber Type 34070（PTW 社）と TANDEM Dual 

Channel Electrometers（PTW 社製）を用いて実施した。IDD は 70.7-235.0 MeV の 92 種類の

エネルギーすべてにおいてデータを測定された。 

ビームスポット測定には暗箱（三菱電機社製）を使用した。暗箱の内部にはシンチレーシ

ョンスクリーン PS-H （Fujifilm Medical Systems 社製） を搭載しており，陽子線による発光

を CCD カメラ BU-50（BITRAN CORPORATION 社製）で画像化し，二次元の線量プロファ

イルを高分解能で取得する。陽子線の空中での細い単一スポットの形状を測定するには，高

分解能が必要であった[65]。測定断面は，治療機器の回転中心かつ，治療ビーム制御の基準

点を示すアイソセンタ面および，アイソセンタ面からの仮想焦点距離の算出に必要なビー

ムの進行方向に対して± 200 mm，± 100 mm の位置において 29 エネルギー分測定を実施し

た。 

エネルギーごとの校正 MU 値は治療装置の出力を適切に管理し，正しい処方線量を計算
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するために重要な測定項目である。測定機器は電離箱線量計である Semiflex Chamber Type 

31013（PTW 社）と電位計である KEYTHLEY 6517B 型（Tektronix 社製）を使用した。水中

の測定深を 25 mm深として同一測定点において 6回測定した。治療において照射 MU を決

定するために必要な測定であるため，線量校正された電離箱線量計である必要があった。6

回の平均値に対して線量校正の定数，係数および RBE を乗じて絶対線量校正 MU 値を算出

した（付録 B）。 

 図 8に津山中央病院の計画装置登録のために測定したモデリングデータを示す。図 8A, B

の散布図は測定値、実線はモデリング後に得られた計算値を示す。図 8A-D はそれぞれ，

IDD，左右方向のスポットプロファイル，アイソセンタにおける空中のスポットサイズ，25 

mm 深さにおける校正 MU 値を示している。これらのデータを登録後にビームコミッショ

ニングを行った。なお，本研究では 2つの陽子線治療施設で同様の手法で実施されたが，そ

れぞれの治療装置で照射されるビームの情報は異なるため，ビームデータは 2 種類存在し

た。 
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図 8 治療計画装置に登録された津山中央病院の陽子線治療装置のモデリングデータ 

 

2-4. 検証用治療計画の立案 

モデリングデータ完成後，計画装置にデータを登録することで治療計画を立案すること

ができる。全ての放射線治療の新規導入施設は，ビームデータ登録、コミッショニングの手

順で試験を実施し、計画装置による計算と実際に治療マシンで照射したビームを測定した

値を比較・評価する。これらの試験結果を受けて臨床運用を開始しても良い精度を達成して

いるか判断しなければならない。なお，本研究で立案した治療計画は、全てインバースプラ

ンニング法で立案した。インバースプランニングとは，必要なパラメータを入力すると，計

画装置が最適化計算によって計画者の指示に基づく最適な線量分布を自動的に立案する方

法である[66]。 
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2-4-1. MC 不確かさ検証時の幾何学的な立方体標的への治療計画 

コミッショニングは，まず MLC を使用しないプランで実施した。様々なフィールド

サイズ，飛程（ターゲット深さ），エネルギー数，SOBP 幅を持つ単純な形状の立方体輪

郭を 33 種類用意し，Single field optimization（以下，SFO）を用いた均一な線量分布の治

療計画を立案した（付録 C）[66]。20種類のプランは RS を使用せず（RS-），残りの 13

種類のプランは 60 mm WET の RS を使用した（RS+）。13 種類の RS+プランでは，スノ

ートが水面に干渉してしまうビームを除いて，エアギャップを 100 mm に設定した。全

てのプランで，フィールドサイズは 30 × 30 から 152 × 152 mm2までの大きさで変化させ

た。SOBP 幅は 30 mm から 300 mmの範囲で設定された（表 1）。図 9A は水ファントム

における立方体プランの代表的な線量分布のスクリーンショットである。フィールドサ

イズは 120 × 120 mm2，SOBP 幅 120 mmのターゲットに対して，RS を用いたプランを最

適化した。次に，図 9B に示すように，水，骨，肺の密度を持つ固体ファントム（タフ

ウォーター，タフボーン，タフラング，全て京都科学社製）を用いて不均質な領域のプ

ランを 3 種類作成した。不均質ファントムは体表面から 20 mmの水の領域を通過後，70 

mm 厚の肺ファントムの中に幅 40 mm，厚さ 20 mm の骨ファントムを配置した。図 9B

中のターゲット輪郭はフィールドサイズ 80 × 80 mm2，SOBP 幅 70 mm のターゲットに

最適化されたプランである。肺と骨のファントムを通過後，十分な厚さのある固体ファ

ントムを後方に設置した。 

PBS では，ペンシルビームを一定間隔で配置することで均一な線量分布を形成するこ

とができる。スポット間隔は，各エネルギー層のペンシルビームサイズ（スポットシグ
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マ）に依存し，治療装置のビーム特性により変化する[67]。通常設定されるスポットシ

グマはビームサイズの最大線量から約 68%線量幅（1.0シグマと呼ばれる）であるが，

この値は治療するターゲットの複雑さによって変更することができる。したがって，今

回の均質および不均質なプランでは，スポット間隔は 0.5-1.0シグマの範囲内で任意に設

定した。処方線量は各ターゲットの体積の 50%が 1.0-2.0 Gy（RBE）照射されるように

設定した。線量計算グリッドは全てのプランで 2.0 mm であった。全てのビームはガン

トリ角 0 度とし，アイソセンタは各 SOBP の中心に設定された。全てのプランは PBA

（バージョン 6.2）を用いて最適化され，最終計算は PBA と MC（バージョン 7.0）を用

いて計算された。全てのプランを PBA で最適化した理由は，治療装置導入前にビーム検

証を行った時点での計画装置では PBA しか計算できなかったからである。MC 計画の不

確かさは，過去の報告で 0.5%，1.0%，2.0%が用いられていることから，0.5%から 2.0%

の範囲において 0.5%間隔で不確かさを設定し，さらに 0.5%より低い値として 0.3%を加

えた[53, 66]。よって，不確かさは 0.3%，0.5%，1.0%，1.5%，2.0%の 5 種類が設定され

た。本研究では，これらの不確かさをそれぞれ MC_0.3%，MC_0.5%，MC_1.0%，

MC_1.5%，MC_2.0%と表記した。次に，PBA を含む 6 種類のアルゴリズムについて，33

種類の立方体プランの線量計算の所要時間（スポット最適化完了から線量計算終了ま

で）を計画装置のプログラムを用いて計測した。使用したコンピュータのスペックは，

CPU に E5-2667 v3 3.20 GHz を搭載した Inter®︎ Xeon®︎であった。 
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表 1 33 種類の均質プラン，3種類の不均質プラン，および 8 種類の TG-119 プランの検証

用プランの詳細パラメータ[60] 
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図 9 （A）均質，（B）不均質，（C）MultiTarget，（D）C-shape，（E）Head and Neck ファ

ントムの代表的な検証プランのスクリーンショット[60] 

 

2-4-2. MC 不確かさ検証時の模擬臨床患者の治療計画 

 臨床を模擬した PBS のビームを検証するために American Association of Physics in 

Medicine（以下，AAPM）Task Group Report 119（TG-119）の MultiTarget，C-shape，
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Head and Neck ファントムを使用した[69]。これらの計画はそれぞれ 2 本（MultiTarget），

3 本（C-shape），および 3本（Head and Neck）のビームから構成されている。全てのプ

ランは，Multi field optimization（以下，MFO）を用いて作成された（付録 C）[70]。

MFO は臨床的に複雑な形状の腫瘍に対して PBS 計画の作成に使用され，全てのビーム

の合計で均一な線量分布が作成されるように計算される。したがって，個々の MFO ビ

ームは不均一な線量分布であり，急峻な線量勾配を持つ[71]。計画装置の最適化によ

り，RSが自動的に選択された。処方線量は全てにおいて 50 Gy（RBE）の 25 分割で作

成した。MultiTargetと Head and Neck の計画は文献 69 の Table IIと Table IV のターゲッ

トとリスク臓器（以下，OAR）の全ての線量制約を満たすことができた。C-shape のプ

ランは，Core という OAR の厳しい制約である 10 Gy（RBE）未満の照射体積が 10%以

下と，PTV の 95%の体積が 50 Gy（RBE）照射されるという制約を満たすことができ

た。スポット間隔（1.0シグマ），最適化アルゴリズム（PBA），最終計算（PBA，

MC_0.3%，MC_0.5%，MC_1.0%，MC_1.5%，MC_2.0%），および線量計算グリッド（2.0 

mm）は，33 種類の立方体プランと同様であった。水中での計画検証のために，TG-119

計画の 8 本のビームを立方体プランで使用したものと同じ水ファントムの CT へコピー

し，再計算を行った。アイソセンタは，各ビームの SOBP 中心とした。図 9C-E は 3つ

の TG-119 プランの線量分布のスクリーンショットを示している。また，表 1 に 33 種類

の均質プラン，3 種類の不均質プラン，および 8種類の TG-119 プランのビームパラメー

タを示す。 
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2-4-3. MLC を使用した線量検証の幾何学的な立方体標的への治療計画 

  次に，MLC を使用した線量検証を行った。治療計画は水の CT 値に置換したファント

ムの CT に対して照射野幅を 95 mm もしくは 40 mm，SOBP 幅を全て 90 mm とし，飛程

を変化させた合計 18 種類の立方体輪郭に対して立案した。最適化によって線量計算グリ

ッドを 2.0 mm とし照射パターンは SFO とし，ガントリ角を 0度でアイソセンタを SOBP

の中心とした。18 種類のプランのうち 9 種類は RS を使用せず，残りの 9 種類は 60 mm

の RS を挿入した。18種類のプランのうち，RS+と RS-において照射野幅を 90 mm でコリ

メータ回転角度 45 度のプランがそれぞれ 3 種類ずつ含まれていた。エアギャップは深さ

の浅い領域の輪郭でそれ以上近づけられないプランを除き，全て 150 mm で設定した。各

輪郭と MLC との距離（リーフマージン）はスポットを十分に削減し，シャープなペナン

ブラを形成するためにアイソセンタ面で 1.4-7.2 mm の範囲で設定した。処方線量は各輪

郭の体積の 98%に 1.0 Gy（RBE）が照射される線量とした。表 2に 18 種類の立方体プラ

ンのビームパラメータを示す。表中の SFO と MFO はそれぞれ single filed optimization と

multi field optimization で作成したプランであることを示す。表中の略語の説明として，PB-

MC は PBA で最適化し，MC で最終計算を行い，MC-MC は MC で最適化し，MC で最終

計算を行った。いずれのプランも臨床で使用しているパラメータに従った。図 10 に代表

的な立方体輪郭の計画装置での線量分布のスクリーンショットを示す。なお，表 2ではこ

の計画は Cubic 1 と定義している。MLC を使用しない計画と同様に MC 法の不確かさは

全てのプランで 0.3%, 0.5%, 1.0%, 1.5%, 2.0%の 5 種類を評価対象とした[53]。 
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図 10 立方体ターゲットと 5 例の臨床症例の水ファントム中の線量分布図[61] 
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表 2 18 種類の立方体プランと 14種類の臨床検証プランのビームパラメータとアイソセ

ンタ断面の 2%/2 mm ガンマパス率のまとめ[61] 

 

 

2-4-4. MLC を使用した線量検証の模擬臨床患者の治療計画 

   MLC を使用した場合の PBS 法の治療前の最終確認試験として，当院で既に実施した患

者のうち腹部，骨盤部，頭部の 3例と AAPM の TG-119ファントムのうち C-shapeと head 

and neck（以下，HN）ファントムを選択した[69]。表 2に 5 例の臨床プランのビームパラ

メータを示す。3 例の臨床ケースのうち，腹部は肝臓癌（以下，Liver），骨盤部は前立腺
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癌（以下，Prostate），頭部は斜台脊索腫（以下，Chordoma）であった。これらの患者情報

は大阪陽子線クリニックの倫理委員会によって研究使用が承認された（承認番号

20201016-2）。3 例とも仰臥位で患者を固定し，治療計画 CT を撮影した。CT 装置 は 

Aquilion LB TSX 201A （キャノンメディカル社製）で，Liverと Prostate の条件では管電

圧が 120 kV，Field of view（以下，FOV）が 550 mmスライス厚 2.0 mm の条件であった。

また，Chordomaでは FOV が 350 mm，スライス厚 1.0 mm であった。なお，Liverに関し

ては呼吸性移動が見られたが，呼吸同期システム AZ-733 V（安西メディカル社製）を使

用して撮影した同期 CT に対して，呼吸性移動を考慮しないプランを作成した。腫瘍医 1

名によって臨床的腫瘍体積（以下，CTV）および OAR を描出後，CTV に対して Liver と

Prostate は 5.0 mm，Chordoma は 3.0 mmそれぞれ拡大し，計画腫瘍体積（以下，PTV）を

作成した。肝臓のケースでは，呼吸性移動を考慮した内部腫瘍体積（以下，ITV）を CTV

から頭尾，腹背，左右方向に 1-2 mmの範囲で拡大させ，PTV は ITV に対して 5 mm拡大

した。 

 処方線量は，Liverは 66 Gy（RBE）/10回，Chordoma は 70 Gy（RBE）/35回，Prostate

は 63 Gy（RBE）/21 回に対してそれぞれの CTV の体積の 50%が処方される線量とした。

治療ビームは OAR の位置関係やエアギャップをなるべく小さくする角度を設定し，Liver

と Chordoma は 3 門，Prostate は左右対向 2 門とした（表 2）。計画装置の最適化は Worst 

case optimization を用いた[71]。Worst case optimization とは，放射線治療で生じるセットア

ップ誤差や飛程の誤差を統計的に予測し，照射位置がずれた場合のシナリオをいくつも

作成し，それら全てで治療計画の要求を満たすように最適な計画を導き出す手法のこと
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である（付録Ｃ）。計画に用いた誤差のシナリオはセットアップ誤差を Liverと Prostateで

は 6 方向に対して 5.0 mm，Chordomaは 3.0 mmとした。また，飛程誤差は全ての治療部

位で± 3.5%とした[72]。最適化の手法は Liver と Prostate では SFO，Chordoma は MFO と

した。ビームスポット間隔はスポットを密に配置して照射するために，すべてのプランに

おいて水中で 1スポットシグマに 0.8 を乗じた値に設定した。MLC の開度は CTV のロバ

スト性が十分に担保できる範囲でできるだけ狭めて設定し，CTV に対して Liver は 13.0 

mm，Prostate は 9.0 mm，Chordoma は 8.0 mmとした。本計画装置ではスポット配置およ

び最終計算にそれぞれ PBA 法と MC 法を用いた最適化計算が可能であるが，3 つのプラ

ンとも臨床運用と同一条件とした。Liver と Chordoma については MC 法の最適化アルゴ

リズムで 5000 ions/spot のパラメータ，Prostate では最適化アルゴリズムを PBA 法でそれ

ぞれ実施した。通常，PBS計画は MC アルゴリズムで最適化されるが，前立腺計画では，

計画時間の短縮のために PBA を使用している。3つ全てのプランにおいて最終計算は MC

法を使用し，統計的不確かさは 0.3%から 2.0%の範囲で 5種類の値に変化させた。 

C-shapeと HN プランでは両方とも 3つのビームを使用して TG-119 で示されていた線

量制約に従って作成した。最適化アルゴリズム，統計的不確かさ，および線量計算グリ

ッドは，5000 ions/spot，0.5%，および 2.0 mmであった。C-shape プランは core OAR の

厳しい制約として OAR 体積の 10%が 10 Gy（RBE）未満であること，PTV の体積の

95%が 50 Gy（RBE）以上照射されていることを満たす必要があった（文献 69 の表

VI）。HN 計画は，文献 69 の表 IV のターゲットと OAR のすべての線量制約を満たすよ

うに調整した[69]。また，MLC を使用した 5つのプランの 14種類のビームについては
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幾何学的プランの水ファントムに対して，患者体内のアイソセンタから体表面までの水

等価長をアイソセンタとして線量計算を実施した。線量検証は幾何学的プランと同様の

方法で実施し計画線量の一致を確認した。図 10に 5 種類の臨床プランのうち，それぞ

れ最初のビームのスクリーンショットを示している。グラフ中の十字線はそれぞれのプ

ランのアイソセンタを示す。 

 

2-5. 測定機器および測定データ評価 

ビーム測定は深さ線量分布，側方線量分布，アイソセンタにおける絶対線量の３つを

行った（付録 D）。MLC を使用した立方体輪郭の検証のみ照射野の cross-line 方向（以

下，x方向）及び in-line方向（以下，y方向）のペナンブラ測定を追加した。 

 

2-5-1. 深部線量分布測定 

 深さ線量分布とペナンブラの測定機器は 3次元水ファントム MP3-M（PTW 社），6つ

の PinPoint Chamber Type31015（PTW 社製）と電位計は MULTIDOS Multi Channel 

Dosemeter（PTW 社製）および制御ソフト HRD（HIBMS社製）を使用した。図 11に示

すように，6 つの電離箱線量計は，専用の治具を用いて深さ線量分布の場合はビームの

進行方向に，ペナンブラ測定ではビームに直交方向にそれぞれ 10 mm 間隔で配置した。

深さ線量測定の配置は専用の支柱をビーム軸中心に配置し，それに線量計の先端が当た

るように配置した。設置後の PinPoint 線量計の位置は 141.2 MeV の単一エネルギーを使

用してビーム飛程の一致を確認し，深さ調整を行った。それぞれの PinPoint 線量計の相
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互校正は MULTIDOS のポート 1の線量計と校正済みの Semiflex 電離箱線量計（Type 

31013，PTW 社製）で行った。測定条件は 141.2 MeV の単一エネルギーで 102 × 102 mm2

の照射野範囲を均一に照射したビームの 25 mm深さを測定した。その後，ポート 1 の線

量計と他の線量計の電荷間の補正係数比を上記の条件で測定し，校正値として

MULTIDOS コンソールに登録した。深さ線量分布測定はコリメータを回転させていない

12 種類について実施し（Cubic 1-6，Cubic 10-15），結果はガンマ解析で評価した（付録

E）[73-75]。判断基準は 3%/3 mm のしきい値は最大線量に対して 10%とした。  

 

 

図 11 6つの PinPoint 線量計を用いた，深さ線量測定（A），深さ線量測定の上から見た図

（B），およびペナンブラ測定（C）の設置図[61] 

 

2-5-2. 側方ペナンブラ測定 

 ペナンブラ測定では 18種類全てのプランにおいて実施した。ペナンブラ幅はアイソ

センタの線量に対して 80%から 20%までの距離で定義し，中心軸に対して左右方向と頭
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尾方向をそれぞれ xと y方向として，すべてのプランに対して実施した（付録 D）。ペナ

ンブラ測定は計画装置からそれぞれの測定方向に対する線量プロファイルを出力し，測

定結果のペナンブラ幅を比較した。 

 

2-5-3. 側方線量分布測定 

 側方線量分布測定にはタフウォーター，タフボーン，タフラング（京都科学社製）と呼

ばれる水，骨，肺の密度を持つ固体ファントムと 2 次元配列検出器 OCTAVIUS Detector 

729 XDR（PTW 社製）を使用した。この測定器は電離箱線量計が 27 × 27 個の配列で測定

機器の中心間距離が 10 mm で配置されている。それぞれの電離箱サイズは 5 mm × 5 mm 

× 3 mm であり，線量計の体積は 0.075 cm3であった。測定断面は，SOBP 中心付近の深さ

に加えて，最大線量より入射側の 95%領域から SOBP 深部側の 95%までの深さを測定値

より算出した SOBP 幅と定義し，その深さからそれぞれ SOBP 中心側に向かって 5.0 mm

シフトさせた深さを近位の深さ（以下，Proximal），遠位の深さ（以下，Distal）と定義し

た（付録 D）。また，SOBP 部分よりも浅いプラトー部分の領域として 25 mm もしくは 50 

mm の深さを含めて 1 つの SOBP について合計 4 つの深さを測定した。ただし，MLC を

使用した臨床プランの線量検証では Proximal，アイソセンタ，および Distal の 3 つの断面

で測定を行った。これにより，測定総数は 6 つの線量アルゴリズムを用いた線量検証の均

質，不均質，TG-119 プランでそれぞれ 128（RS+プランが 80 断面，RS-プランが 48断面），

12，32 断面であった。さらに，MLC を用いた 18 種類の立方体輪郭プランと 5 種類の臨

床プランの 14種類のビームではそれぞれ合計 69種類と 42 種類の断面の側方線量分布を
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測定した。また，先行研究と同様の条件で相互校正を行い，絶対線量に変換した[76]。結

果はガンマ解析を用いて，2%/2 mmと 3%/3 mm のしきい値は最大線量に対して 10%で評

価した（付録 E）。ガンマパス率の許容値は，平均値で 95.0%を超えていることを目安と

して，1 つずつの測定値評価で少なくとも 90.0%を超えているかどうかを許容値とし，パ

ス率が悪化する条件から線量計算が一致しない原因を検討した。 

 

2-5-4. 絶対線量測定 

 絶対線量測定は 18 種類全てのプランについて実施した。測定機器は PinPoint 3D 電離

箱線量計（Type 31022，PTW 社製）とタフウォーター（京都科学社製）を使用した。測定

中心をアイソセンタの深さとした。再現性確認のために同一深さを 3 回測定した平均値

に対して，線量校正の定数，係数および陽子線における生物学的効果比である 1.1 を乗じ

て絶対線量を算出した。測定値（𝐷𝑚𝑒𝑎𝑠）は計画値（𝐷𝑐𝑎𝑙𝑐）との線量誤差（DD）は以下の

式（1）を用いて算出した。DD 値が正の値であれば測定値が計算値より高いことを示す。

同じ計画装置を持つ異なる PBS 装置に対して MC を用いたビームコミッショニングの報

告から，6つの計算アルゴリズムの DD の許容値は± 3%以内が許容された[76]。 

 

 𝐷𝐷 = 100 ×  
(𝐷𝑚𝑒𝑎𝑠  − 𝐷𝑐𝑎𝑙𝑐)

𝐷𝑐𝑎𝑙𝑐
 (%) （1） 

 

2-6. 統計解析 

5 つの MC プランの PBA に対するノンパラメトリック検定の多重比較を行うために，
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RS-と RS+による側方線量分布のガンマパス率，DD，計算時間などを Steel 法で解析した。

統計解析は Easy R（EZR）バージョン 1.54（自治医科大学製）を用いた。p 値は 0.05未満

を統計的に有意とした。 

 

3. 結果 

3-1. 6 つの線量計算アルゴリズムの測定検証 

  図 12は MLC を使用しないプランの PBA と 5 つの不確かさの MC アルゴリズムによる

代表的な深さ線量分布の結果である。表 3 に均質プランと TG-119プランは深さ線量分布

（3%/3 mm）と側方線量分布（2%/2 mm または 3%/3 mm）の平均値/中央値（最小値-最大

値），不均質プランは 3%/3 mm における側方線量分布のガンマパスを示す。この計画で

は，全エネルギーが照射されるときに RSを通過するため，60 mmの飛程シフトが発生す

る。この計画はビーム飛程が 277 mm，SOBP 幅が 250 mm，フィールドサイズが 152 × 

152 mm2であり，水面から飛程の終端までが全て SOBP 領域である。図 12の各タイトル

は，選択した線量計算アルゴリズムの名称を示す。図 12 の PBA を用いた RS+計画の深さ

線量分布の計算値は，深さ 50 mm以下の特に浅い領域で過大評価されていた。表 3 に，

深さ線量分布と側方線量分布のガンマパス率のまとめを示す。均質プランの深さ線量分

布では，3%/3 mmにおけるガンマパス率の平均/中央値は，PBA，MC_0.3%，MC_0.5%，

MC_1.0%，MC_1.5%，MC_2.0%において，それぞれ 89.4%/93.1%，95.7%/100.0%，

95.6%/100.0%，94.5%/100.0%，91.0%/95.8%，86.9%/90.3%であった。PBA ではガンマパス
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率が平均で 90%以下であった。MC_0.3%と MC_0.5%の不確かさでは，ガンマパス率は平

均で 95%超えた。MC プランの平均ガンマパス率は不確かさの増加とともに減少した。 

 

 

図 12 6 つの線量計算アルゴリズムにおける測定値（散布図）と計算値（青線）の代表的

な深さ方向の線量比較とガンマパス率（3%/3 mm）[60] 
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表 3 6 種類の線量アルゴリズムのガンマ解析結果[60] 

 

 

  均質なプランにおける 128種類の側方線量分布の 2%/2 mm の平均値/中央値ガンマパス

率は PBA，MC_0.3%，MC_0.5%，MC_1.0%，MC_1.5%，MC_2.0%において，それぞれ

93.8%/99.7%，98.5%/100.0%，98.5%/100.0%，98.7%/99.7%，99.0%/100.0%，99.4%/100.0%

であった。MC プランの平均ガンマパス率は PBA よりも少なくとも 4.7%以上向上してい

た。MC_0.3%を除き，全ての MC プランが全ての測定で 90%のガンマパス率を達成した

（表 3）。表 4は RS-と RS+プランの 80と 48 の側方線量分布の平均値/中央値（パス率範

囲）のガンマパス率と，PBA と 5 つの MC プランの多重比較結果をまとめたものであ

る。括弧内の数値は，最小値と最大値の範囲を示す。表中の*と**印は p < 0.05と p < 

0.001をそれぞれ示す。RS-プランでは，全ての MC プランのガンマパス率が PBA のガン

マパス率と有意差がなかった。一方，RS+プランの MC プランは MC_1.0%を除き，PBA

プランよりもガンマパス率が有意に優れていた（p < 0.05）。深さ線量分布の結果とは異な
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り均質プランにおける側方線量分布のガンマパス率は，不確かさが大きくなるほど改善

した。 

 

表 4 RS-プランと RS+プランの 80と 48種類の側方線量分布のガンマパス率と PBA と 5

つの MC プランとの多重比較結果[60] 

 

 

  図 13 は，不均質なファントムにおける測定と計算の，アイソセンタでの代表的な側方

プロファイルの比較を示している。図中の上 2 行は 6 つの計算アルゴリズムの 2次元線

量分布を示している。下の 2 行は 2%/2 mm でのガンマ値の分布を示す。ガンマ値が 1.0

を超えるパスしなかった点として赤色で示している。全ての MC プランの計画線量は，

不確かさが大きくなるにつれて，より大きな線量の変動が生じていることがわかる。こ

れは，均質プランや TG-119 プランでも同様に生じている。3%/3 mmにおける 12本の側

方線量分布の最小/平均ガンマパス率は，PBA では 83.9%/96.7%から少なくとも MC_0.3%

の 94.1%/98.8%まで改善されていた（表 3）。他の不確かさの MC プランも PBA プランよ

りもガンマパス率が改善され，特に均質な RS+プランと不均質プランで改善された。 
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図 13 代表的な不均質ファントム測定と 6 つの計算アルゴリズムの側方線量分布比較[60] 

 

  図 14は MC_0.3%を用いた 3 本の TG-119 ビームの代表的な検証結果を（A）

MultiTarget，（B）C-shape，（C）Head and Neck計画について，4 つの行のうち，上から 2

次元計画線量，2 次元測定線量，3%/3 mmのガンマ分布，および 2 次元線量分布の黒い横
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線の断面における測定線量と計画線量のプロファイルの順番に示したものである。3%/3 

mm における 8種類の深さ線量分布の平均/中央値ガンマパス率は，少なくとも PBA プラ

ンの 87.9%/91.3%から，最も結果の良かった MC_0.3%プランの 97.8%/100.0%に改善され

ていることが明らかになった（表 3）。 

 

 

図 14 （A）MultiTarget，（B）C-shape，および（C）Head and Neckプランにおける TG-

119 ビームの測定値と計算値の検証結果（MC_0.3%）[60] 
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図 15は，均質プランと TG-119 プランの 6 つの線量アルゴリズムについて，アイソセ

ンタの絶対線量測定における DD を示す。黒，赤，青の散布図はそれぞれ，RS-，RS+，

および TG-119 プランを示している。各図の青線は，DD の許容値± 3.0%の範囲である。

各グラフの右上の判例には，DD の平均値 ± 標準偏差（最小値-最大値）が示されてい

る。5つのMC アルゴリズムでは，測定深さの違いによる DD の傾向は観察されなかっ

た。PBA ではほとんどの RS+プランでは，RS-プランと比べても測定深さの依存は見られ

なかった。しかし，最も浅い深さの 15 mmで測定したプランでは-6.7%と DD が悪化して

いる（図 15 左上）。表 5は DD と多重比較のまとめである。DD の最小値/最大値は

PBA，MC_0.3%，MC_0.5%，MC_1.0%，MC_1.5%，MC_2.0%において，それぞれ-

6.7%/2.8%，-2.0%/2.7%，-2.4%/2.9%，-4.1%/4.3%，-3.1%/5.3%，および-6.5%/8.1%であっ

た。MC_0.3%とMC_0.5%のプランのみが，DD で± 3.0%未満を満たす結果であった。

PBA と 5 つの MC プランの DD に有意差は見られなかったが（p > 0.05），DD の標準偏差

は不確かさが増加するにつれて拡大した。 
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図 15 33種類の均質プランと 8種類の TG-119 プランのアイソセンタにおける絶対線量誤

差（DD）と，6つのアルゴリズムにおける測定深さごとの散布図[60] 
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表 5 PBA と 5つの MC プランの絶対線量誤差（DD），平均線量計算時間（ACT），PBA

に対する他の ACT の比，及び DD と ACT に関する多重比較のまとめ[60] 

 

 

 表 5に，平均線量計算時間（以下，ACT），PBA 計画に対する比率，多重比較の結果を

まとめている。括弧内の数値は，最小値と最大値の範囲を示す。表中の*と**印は p < 

0.05と p < 0.001 をそれぞれ示す。1つのビームあたりの ACT は，PBA，MC_0.3%，

MC_0.5%，MC_1.0%，MC_1.5%，MC_2.0%において，それぞれ 0.6 分，9.3分，3.4 分，

1.0 分，0.5分，および 0.3 分となった。ACT は MC_0.3%，MC_0.5%，MC_1.0%，

MC_1.5%，MC_2.0%において，PBA よりもそれぞれ 15.5 倍，5.8倍，1.7倍，0.8倍，お

よび 0.5 倍長くなった。ACT は，MC_1.5%（p = 0.774），MC_2.0%（p = 0.992）では有意

ではなく，MC_0.3%（p < 0.001），MC_0.5%（p < 0.001），MC_1.0%（p = 0.020）では

PBA よりも有意に長いことがわかった。 
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3-2. MLC を使用したビームの測定検証 

 表 6に、前述の MC の不確かさの最適値を決定する際に用いたものと同じ 5 種類の不

確かさを使用した計算と測定結果を示す。深さ線量分布は均一なプランのガンマ解析

（3%/3 mm）、側方線量分布は均一プランと TG-119のガンマ解析（2%/2 mmと 3%/3 

mm）、および絶対線量はすべてのプランで実施したものであり、それぞれ平均±標準偏

差で示す。MC パラメータの検討時に用いた許容値である、ガンマパス率の平均値 95.0%

以上と絶対線量誤差が±3%を全て満たすのは不確かさ 0.5%のみであった。したがって、

MLC を使用した場合でも，不確かさ 0.5%を使用して良いと判断した。これ以降の結果の

提示は不確かさ 0.5%で計算したものを詳細に説明することとする。 

 

表 6 5 つの MC 法の統計的不確かさパラメータの違いによる 

深さ線量分布、側方線量分布、絶対線量分布の結果[60] 
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 図 16 に深さ線量分布と側方線量分布のペナンブラ測定の計算値との比較結果の 2 つの

代表例を示す。図 16A は RSを使用しない低エネルギー領域の最大飛程は約 135 mm，照

射野サイズ 40 mm，SOBP 幅 90 mm の条件であり，図 16B は RSを使用した低エネルギ

ー領域の最大飛程は約 90 mm，照射野サイズ 40 mm，SOBP 幅 90 mm であった。図 16C

および図 16D は図 16A，図 16B のアイソセンタにおける横方向のペナンブラ結果を示し

ている。12 種類の深さ線量分布のガンマ解析結果は 3%/3 mmの平均で 96.5 ± 4.0%

（89.7%-100.0%）であった。側方線量分布のガンマ解析は 2%/2 mm の平均で 95.2 ± 7.6%

（63.0%-100.0%）であり，3%/3 mm の平均で 98.8 ± 2.9%（87.4%-100.0%）であった。ア

イソセンタの DD は平均で 0.7 ± 0.9%（-1.9%-1.8%）と± 1.9%以内で一致した。18 種類の

プランのアイソセンタ面におけるペナンブラ幅の測定値と計画値の差は平均で，x 方向は

0.4 ± 0.3 mm（0.1 mm-1.1 mm）と 1つの条件を除き± 1.0 mm 以内，y 方向は 0.3 ± 0.2 mm

（0.1 mm-0.7 mm）と± 0.7 mm 以内で一致した。 
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図 16 アイソセンタにおける代表的な 2つのプランにおける深さ線量分布（上段）と側方

線量分布（下段）の測定値（散布図）と計画値（実線）の比較[61] 

 

3-3. 治療開始前の確認試験の測定検証 

 図 17 に 5 例の模擬臨床患者の最初のビームの測定と計算の検証結果を示す。それぞ

れ，アイソセンタでの冠状断の線量分布（左列），X 軸方向のプロファイル（中列），Y 方

向のプロファイル（右列）。線量分布上の十字線は，プロファイルの横断面を示してい

る。側方線量分布のガンマパス率は 2%/2 mm の平均で 97.7 ± 4.2%（81.7%-100.0%）であ

り，3%/3 mmの平均で 99.9 ± 0.4%（98.4%-100.0%）であった。アイソセンタの DD は-0.2 

± 1.1%（-1.8%-1.8%）と± 1.8%以内で一致した。SFO で治療計画を立案した Liver および

Prostate の 5つのビームでの DD は± 1.2%以内であり，Chordoma，C-shape，および HN プ
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ランの 9 つのビームである MFO の誤差は± 1.8%以内であった。MFO のプランの DD は

SFO よりもわずかに高い結果となったが，全てのプランにおいて測定と計算で良好な一

致を示した。 

 

 

図 17 患者 QA 測定における測定値（散布図）と計算値（実線）の比較[61] 
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3-4. 検証結果を踏まえた総合的な評価 

図 18A-D に DD，深さ線量分布と側方線量分布のガンマパス率，x および y 方向の側方

ペナンブラ幅誤差のヒストグラムを示す。また，図 19に測定深さに対する側方線量分布

のガンマパス率の散布図のまとめを示す。図 19A と 19D はそれぞれ 2%/2 mm と 3%/3 

mm の立方体プランと臨床プランのガンマパス率の散布図である。表 2 の右に立方体プラ

ンと模擬臨床プランの 2%/2 mm の側方線量分布のガンマパス率結果の中央値と範囲を示

した。いくつかの RSを使用していない立方体プランの測定について，側方線量分布の測

定線量が計算線量よりも増加していることが確認された。この影響により，2 つの過小評

価された線量がプラトー領域に確認され，ガンマパス率が 90%を下回った。加えて，

2%/2 mm のガンマパス率では RSを使用したものと使用していないものの両方において

75 mm 以下の 12 種類の測定断面で 90%を下回った（表 2右）。 
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図 18 絶対線量誤差（A），深さ線量分布のガンマパス率（B），側方線量分布のガンマパ

ス率（C），xと y方向のペナンブラ幅誤差（D）のヒストグラム[61] 

 

前述の浅い深さ（特に 75 mm 未満）でのガンマパス率劣化の原因を調査するために，

本研究ではさらに MLC を除外した全ての立方体輪郭と臨床プランの側方線量分布を測定

し，解析を行った。さらに，MLC を使用したプランの MC 計算の有用性を調査するため

に，測定された側方線量分布と PBA を用いて計算された PBS 計画との間でガンマ解析を

実施した。図 19 に測定深さごとの立方体プランと臨床プランのガンマパス率の散布図を

示す。図中の青色と赤色の散布図は 69種類の立方体プランと 42種類の臨床プランの測

定面を示している。図 19A、19Fは前述のMLC ありの立方体プランと臨床プランの 2%/2 

mm と 3%/3 mmのガンマパス率を示す。立方体プランの MLC なしの MC プランの平均ガ
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ンマパス率は 2%/2 mmで 96.9 ± 3.4%（84.3%-100.0%）であり，3%/3 mm の平均で 99.6 ± 

1.1%（95.6%-100.0%）であった。臨床プランの MLC なしの平均ガンマパス率は 2%/2 mm

で 98.3 ± 2.5%（89.3%-100.0%）であり，3%/3 mmは全て 100.0%であった（図 19B，

19E）。立方体プラン MLC ありの PBA プランの平均ガンマパス率は 2%/2 mm で 68.4 ± 

23.9%（12.0%-99.4%）であり，3%/3 mm の平均で 78.7 ± 22.5%（20.0%-100.0%）であっ

た。臨床プランの MLC なしの平均ガンマパス率は 2%/2 mm で 78.4 ± 26.0%（11.1%-

100.0%）であり，3%/3 mm は 89.6 ± 18.6%（33.3%-100.0%）であった（図 19C，19F）。75 

mm 以下の深さでガンマパス率が 2%/2 mm で 90%未満であった測定面の数は，MLC あり

よりも MLC なしのビームで減少したが，3 断面において，依然として 90%を下回ったも

のが存在した。PB を用いた MLC ありのプランは，広い深さ範囲において MC よりもガ

ンマパス率が悪化しており，臨床的な使用には適さないことが確認された。 
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図 19 MLC を使用して MC で計算したプラン（A, D），MLC を使用せずに MC で計算し

たプラン（B, E），および MLC を使用して PB で計算したプラン（C, E）の測定深における

側方線量分布のガンマパス率の散布図[61] 

 

4. 考察 

 本研究では，MLC 装置を内蔵した新しい PBS 装置の臨床ビームコミッショニングの検証

を行った。まず，線量計算の一致しない条件を持つ PBA の代替として導入した MC の不確

かさの最適なパラメータを検討するために，PBA と 5 つの MC の計算精度を評価した。さ

らに，MLC を使用しない場合の適切な MC の不確かさを決定した上で，MLC を使用した

PBS プランのビームコミッショニングを実施し，MLC を使用したビームのペナンブラ領域

における測定と計算が一致しているか評価した。最後に，治療開始前の試験として模擬臨床

患者の検証を実施した。MLC を使用した PBS 治療を行えるようになると，ペナンブラが拡

大しやすい浅い領域での横方向の線量分布が急峻にできる。これにより，臨床的には腫瘍へ
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の線量を維持したまま，周辺の OAR 線量を低減することが可能となる。OAR 線量の低減に

よって，放射線照射により誘発される有害事象を低減できる確率が上がり、2次発がん、炎

症、出血、穿孔などのリスクを下げることができる。 

 

 4-1. 6 つの線量計算アルゴリズムの線量検証 

Saini らは，PBA で計算したビームが 30 mm 未満の飛程では，プラトー領域や SOBP 内

の線量の過大評価（最大 8.0%）が発生すると報告している[76]。この報告と同様に，本研

究の RS計画は PBA のビーム幅が 30 mm 未満の絶対 DD が-6.7%の大きな線量不一致を認

めた（図 15，表 5）。5つの不確かさの MC プランでは，RS+プランの 30 mm 未満の飛程で

は，すべての絶対線量の過大評価が 2.0%-3.3%の範囲で改善された。このように，私たち

の PBA プランは，特に RS+プランにおいて顕著な線量の過大評価が生じる（表 3）。この

ような PBA による線量の過大評価は，RS と患者表面の間を空気が通過する際に生じる

nuclear haloが原因であり，MC の使用の必要性が示唆された[53]。 

過去の報告では，臨床に近い肺（不均質）ファントムにおいて，3%/3 mmでの側方線量

分布のガンマパス率が 70.7-85.3%（PBA）から 92.0-99.1%（MC）に向上した [57]。また，

Widesott らの報告では，臨床を模擬した頭部ファントムにおいて，0 度および斜めのガン

トリ角のビームに対して，MC 計算されたビームは，3%/3mm における側方線量分布のガ

ンマパス率がすべて 95%以上であった[77]。その結果，PBA に代わる MC アルゴリズムは，

側方線量分布の平均ガンマパス率として，不確かさ 0.5%以下の MC において，均質なプラ

ンでは 2%/2mm で 98.0%，不均質プランと TG-119 プランでは 3%/3mm で 95.0%を満たす
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ことが示された。本研究の不均質ファントムは胸壁からの治療を想定して作成されている

ため，肺と骨の境界部でも MC プランの計算が有効であることが示された。側方線量分布

のガンマ解析では，均質プランと不均質プランの統計的不確かさが大きいほど，ガンマパ

ス率が向上する結果となった（表 3）。MC プランのガンマパス率を過小評価される可能性

がある理由は，DTA（Distant-To-Agreement）とガンマ関数がともにノイズ（異なる統計的

不確かさによる変動）に敏感であるためであると思われる[78]。 

DD の結果は，全ての測定深度において，MC_0.3%と MC_0.5%のプランは ICRU 24（± 

5.0%以下）と本研究の許容値（± 3.0%以下）を満たすことが確認された[79]。検証結果によ

ると，これまでの報告でよく用いられている統計的な不確かさと同様に，本研究の PBS 装

置で 0.5%以下の統計的な不確かさを用いた場合，線量計算は測定値とよく一致した[57, 80]。

統計解析の結果，PBA と 5 つのMC プランの間に有意差は見られなかった。しかし，不確

かさが大きくなると，絶対線量の最大値と標準偏差が大きくなり，これは MC 計算の性質

上，予想される傾向である[81]。したがって，統計的不確かさの増大は，PBS 計画のターゲ

ット均一性と線量体積ヒストグラムに寄与してターゲットカバレッジを悪化させると考

えられる。 

同じ計画装置の異なる PBS 装置において，PBA プランと MC_0.5%プランの線量計算時

間を比較したところ，MC プランの平均計算時間は PBA プランの 5.7 倍となった[56]。

MC_0.5%プランの PBA プランに対する本研究の ACT は彼らの結果と同様（5.8 倍）であ

った。本研究の MC 計算は PBA のものよりも長かったが，本計画装置の MC 計算時間は

他の自社開発の MC コードよりも速く，過去の文献では 8 時間以上かかっているものも存
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在する[82]。様々な不確かさでの結果に示されるように，より良い線量計算精度（より低い

不確かさ）と計算時間は，トレードオフの関係にあると言える。検証結果を考慮すると，

臨床利用を行うためには，時間を大幅に延長したとしても不確かさが 0.5%以下であること

が望ましいと考えられた。最近では，GPU を用いた線量計算エンジンを搭載した新バージ

ョンの計画装置が開発された[83]。上記の計算時間と計算精度のトレードオフが軽減され

ることが期待される。 

  

 4-2.  MLC を用いたビームの線量検証 

MLC を用いた線量検証の側方線量分布は，平均ガンマパス率が立方体プランと臨床プラ

ンの両方で 2%/2 mm で 95.0%以上の結果であった。ほとんどのプランにおいて AAPM 

TG185で推奨されている立方体輪郭（2%/2 mm）と臨床プラン（3%/3 mm）の 95.0%以上

という許容値を満たした[84]。しかし，いくつかのプランにおける深さ 75 mm 以下の領域

においてガンマパス率が 2%/2 mm および 3%/3 mm で 90%を下回る結果が生じた。測定と

計算の不一致の原因は，測定誤差もしくは計画装置の線量計算誤差が考えられる。もし測

定機器の測定誤差が原因であれば，他の深さにおいてもガンマパス率の悪化が見られるは

ずである。したがって，測定誤差ではなく，計画装置のモデリング誤差を疑った。リファ

レンスマニュアルによると，本研究で使用した PBS 装置での計算は，RS を挿入した場合

は，nuclear haloにより，物質を透過するにつれて中心のペンシルビームを包み込むように

数 cm の低線量領域を形成し，適切に線量計算が行われない場合は中心付近の計算精度が

悪化する。また，コリメータを使用した場合はエッジ散乱により実際の測定線量が高くな
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り，線量計算とのずれが生じる可能性がある[85]。しかし，コリメーションタイプの異なる

PBS 装置に関する過去の報告には，計画装置がこれらの浅い領域でモデルにおいて誤差を

示しているとの指摘はない[44, 84, 85]。コリメータのエッジ付近の陽子の一部は，コリメ

ータに入射したあと，再びコリメータの外に散乱する。この結果はエッジ散乱効果と呼ば

れ，表面近傍の横方向線量プロファイルに特徴的な角度を加えるが，標的のより中心部や

深部にも線量を加える可能性がある[85]。一方で MLC を使用しないプランでもガンマパス

率の悪化が見られる測定がいくつか存在するため，線量計算誤差の原因は，MLC からのビ

ーム散乱の評価と計画装置のビームモデリングの潜在的な限界によるものと思われる。 

アイソセンタにおける DD は，18 種類の立方体プランでは± 1.9%以内，5 種類の臨床プ

ランでは± 1.8%以内であった。これらの線量の一致は，同じ計画装置でコミッショニング

を行った他の PBS装置の研究で採用されている許容値± 2.0%以内と本研究で設定した許容

値である± 3.0%以内の両方を満たした[76]。また，同じ計画装置で計算した他の PBS 装置

を評価したいくつかの報告では，様々な大きさの立方体プランと模擬臨床プランにおいて，

絶対線量が共に± 3.0%以内で一致していることが示されている[44, 85]。絶対線量の結果は，

これらの報告と同様の傾向を示したため，他のコミッショニング結果と合わせて臨床使用

に問題ないと判断した。ただし，深さが 75 mm 以下の一部のビームでは，側方線量分布の

ガンマパス率が 90%以下となる場合があるため，浅い深さの治療計画におけるコリメータ

の使用には注意が必要である。治療前の線量検証でビームの測定値が計算値と大きく乖離

する場合には，MLC を使用しないビームに変更して再治療計画を実施するなどの介入によ

って，適切に回避することが可能である。 
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側方ペナンブラ幅の誤差は± 1.1 mm以内であった。Bäumerらと Yasuiらは，患者固有の

アパーチャを用いたスポットスキャニングシステムで，ペナンブラ幅の差が，それぞれ± 

0.5 mm と± 1.5 mm 以内であると報告している[51, 84]。Vilches-Freixas らは，アダブティブ

アパーチャによる PBS 装置で左右のペナンブラの一致が± 1.5 mm 以内であったと報告し

ている。本研究の結果は，Bäumer らの結果を除き，上記 2つの報告よりも測定と計算のペ

ナンブラの一致度が高く，正確な線量計算とビーム測定を達成している。しかし，Vilches-

Freixas らも報告しているように，MLC のような治療ノズルに取り付けられたコリメータ

は，移動時にリーフ位置誤差を引き起こす可能性がある[87]。MLC で PBS を正確かつ安全

に治療するためには，コリメータの位置精度の詳細なマシン品質管理を定期的に行う必要

がある。今後は，ビームスポットの位置変動とコリメータ位置変動を合わせたロバスト性

の詳細な検証を追加評価する予定である[88]。 

 

 4-3.  研究の限界 

本研究ではいくつかの限界が存在する。まず， 側方線量分布を 10 mm と間隔の広い 2

次元配列電離箱検出器で測定したことである。より解像度の高いラジオクロミックフィ

ルムで測定した場合，検証結果が異なる可能性がある。次に，各ターゲット体積に対し

て，1つのMLC の開口パターンしか検証できていないことである。MLC の CTV からの

リーフマージンが縮まると，スポット領域と MLC の重なりが大きくなり，さらに多くの

2 次散乱陽子が発生し，線量計算に影響を与えることが予想される。治療計画では，治療

部位ごとにコリメータを自由に設定することができる。よって，MLC の CTV からのリー
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フマージンが今回設置した値と異なる計画の計算と測定の一致について追加調査する必

要がある。次に，線量検証が 1種類の治療ノズル位置でのみ行われていることがある。

エアギャップが近い場合，MLC からの散乱陽子が浅い線量領域で変化する可能性があ

り，エアギャップが大きいビームは nuclear halo 効果により過大評価するため，これらの

影響により，測定と計算の間に線量の乖離が生じる可能性がある。これらの条件におけ

る線量計算精度についてさらに検討する必要がある。 

 

 4-4.  今後の検討課題 

本研究の新しい PBS 装置では，MLC を使用したプランが MLC を使用しないプランよ

りも側方方向のペナンブラを改善できるが，MLC を使用した PBS 計画の特性は，まだ詳

しくわかっていない。今後は，（1）MLC ありとなしのプランによるロバスト性の関係性

（付録 C），（2）ビームパラメータの変化に対するペナンブラ幅の変化，および（3）ダイ

ナミックコリメーション（以下，DC）による PBS照射技術の開発のようなテーマについ

て検討する予定である[87, 89-91]。 

（１）MLC を使用しない計画では，最適化によりペナンブラ領域で緩やかな線量勾配

を意図的に作る。したがって，ビームサイズが小さい高いエネルギーの計画では，より

シャープなペナンブラを提供する物理的な利点が低減する。一方，MLC を使用したプラ

ンでは，緩やかな線量勾配が再び鋭い勾配に変化し，横方向のセットアップ誤差が発生

した場合，許容できないターゲットカバレッジの劣化が予想される。以上のことから，
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MLC を使用した場合の治療ビームがセットアップ誤差などにどの程度対応できるのかに

ついて，MLC のターゲットからの距離や治療部位による特性を調査する予定である。 

（２）ペナンブラを変化させるいくつかの要因として，スポット配置，エアギャッ

プ，ビームサイズ（治療深さ），MLC マージン，および RS の使用の有無などがある。本

研究では，1 種類のビームパラメータのみを用いて，計算と実測の一致について検証し

た。Maes らは，患者固有のコリメータを用いた PBS 計画における様々なビームパラメー

タに対するペナンブラ幅の特徴の定式化を提案し，コリメータありの計画の線量優位性

を予測した[89]。当院の治療装置もこのような研究を行うことで，どのような治療疾患で

MLC の長所が生かせるのかを検討することができる。この検討によって得られた知見を

臨床運用にフィードバックできれば，陽子線治療の品質を向上させることが期待され

る。 

（３）患者固有のアパーチャと比べた MLC を使用したビームの利点は，エネルギーご

とに位置を変化させながら照射できる点である。将来のソフトウェアおよびハードウェ

アのアップデートに向けた事前検証のために，本研究は計画装置と自社開発プログラム

により，DC フィールドを計算することができる（図 20）。図 20の灰色の MLC 開口幅が

従来の固定された照射野，茶色の開口幅がエネルギーごとに照射野を最適化した DC の照

射野を示す。Smith らは 5つの脳腫瘍に対して DC，固定のコリメータの使用，およびコ

リメータ未使用の 3種類の PBS 計画を比較した[90]。彼らは，DC プランが固定コリメー

タプランよりも OAR 線量をさらに低減できると結論づけた。本研究の治療装置も DC シ
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ステムの臨床使用により，さらに優れた陽子線治療を提供することが可能になると期待

されている。 

 

 

図 20 前立腺患者のエネルギーごとの DC の一例 
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5. 結論 

 陽子線 PBS 法の浅い領域における側方方向のペナンブラ拡大による周辺リスク臓器の線

量増加という課題に対応すべく，新たなタイプのMLCを内蔵した陽子線治療装置を導入し，

計算によって側方ペナンブラが改善されたビームの測定と計算の一致が未解決であった。

本研究では，この治療装置の臨床使用前のビームコミッショニングを実施した。MLC を使

用して治療を行うために必須である MC 法の計算導入のため，まず，MLC を使用しない条

件で計算結果を左右する統計的不確かさパラメータの最適値を検討した。不確かさ 0.5%以

下の計画では，従来法として利用されてきた PBA 法よりも計算精度が向上し，計算と測定

の良好な一致を示した。不確かさの小さな MC 法は PBA 法よりも有意に線量計算時間が延

長するため，臨床使用において注意が必要であった。検証結果と一致する線量分布で治療計

画を行うために，計算時間が大幅に延長したとしても不確かさを小さくして使用すること

が必要であると考える。 

上記の結果より、MLC を使用した条件でも同様に MC 法の線量検証を行った。不確かさ

0.5%を用いると， 深さ線量分布，側方線量分布，および絶対線量の観点から良好であった。

しかし，75 mm よりも浅い領域のいくつかの側方線量分布測定ではガンマパス率が悪化し

た。ガンマパス率は MLC を除去した線量検証で改善したため，MLC からの散乱による 2 次

粒子線の計算モデリングの不足などによって計算誤差が生じていると考えられた。浅い領

域において線量検証の不一致が生じた場合はMLCを使用しないビームを再作成し測定と計

算が一致するようにすることで軽減することが可能である。 

本研究で必要性を示した新たな検証方法は、商用の計画装置の MC 法の線量計算結果に
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影響を与える統計的不確かさパラメータの最適値の検討と，MLC の有無による PBS 法の線

量検証の検討であった。これらの方法は，治療装置や計画装置が異なっていても同様の手法

で MC 法とコリメータを使用した PBS 法の評価を行うことが可能であると考える。今後、

新しいタイプのコリメータを用いた陽子線治療装置で得られた線量検証結果を評価すると

きの指標となりえると考える。また、MLC を使用した PBS プランが 75 mm 未満の領域で

計算と測定の不一致が起きる事象は、他のコリメータを使用した治療装置でも起こりえる

と考えられる。したがって，浅い領域の線量検証を細かく実施する必要があることを示唆し

た。 

今回の検証は臨床で利用可能なビームの全ての条件を全て網羅できているわけではない

ため，さらなる検証が必要であると考える。今後は，固定のコリメートされた照射野の代わ

りにダイナミックコリメーションシステムを利用したさらなる進化した PBS 治療技術を開

発予定であり，その有用性についても調査していく。 
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略語説明一覧 

 

OAR Organs at risk リスク臓器：照射する腫瘍周辺の正常組織

の中でも特に重要な臓器 

PBS Pencil beam scanning ペンシルビームスキャニング：ペンシルビ

ームを偏向電磁石で照射位置を制御して腫

瘍を塗りつぶして照射する技術 

MLC Multi lead collimator 多葉コリメータ：側方方向の照射野を形成

するために腫瘍の外側に配置する機器 

RBE Relative biological effectiveness 生物学的効果比：放射線の線質による生物

効果の違いを表す指標 

RS Range shifter レンジシフタ：40 mm 未満の浅い領域に照

射を行うために飛程をシフトする機器 

TPS Treatment planning system 治療計画装置：病巣に対して適切な放射線

を照射するために様々なパラメータをシミ

ュレーションするシステム 

WET Water equivalent thickness 水等価厚：水以外の密度の物質を水の密度

にした場合の厚さ 

MC Monte Carlo モンテカルロ法：乱数を用いて統計的に現

象をシミュレーションする線量計算方法 
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PBA Pencil beam algorithm ペンシルビームアルゴリズム：実測データ

に基づいて計算したカーネルを重ね合わせ

る線量計算方法 

SOBP Spread-out bragg peak 拡大ブラッグピーク：ブラッグピークを深

さ方向に拡大させ、一様な高線量域を形成 

SFO Single field optimization シングルフィールド最適化：腫瘍に対して 1

種類のビームで均一な照射を達成するため

に行われる最適化 

MFO Multi field optimization マルチフィールド最適化：腫瘍に対して複

数のビームの線量分布を合計すると均一な

照射を達成する最適化 

GTV Gross target volume 肉眼的腫瘍体積：病巣であることが明らか

に識別でき、明確にその領域を表示するこ

とが可能な体積 

CTV Clinical target volume 臨床的標的体積：GTV と顕微鏡的に見て病

巣が存在する領域を含む組織体積を足し合

わせたもの 

PTV Planning target volume 計画標的体積：CTV に対してすべての位置

的変動の影響を考慮して付加させた体積 
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ITV Internal target volume 体内標的体積：CTV に対して体内の呼吸性

移動などを付加させた体積 
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付録 A. 陽子線の線量計算アルゴリズム 

現在，粒子線に広く用いられている線量計算方法は主にペンシルビームアルゴリズム（以

下，PBA）と，モンテカルロ（以下，MC）が存在する。 

 

A.1. PBA 法 

PBA は水中で測定した実測データに基づいて計算したカーネルの相互作用を中心パスの

ペンシルビームに代表させ，物質を通過する際に起こすエネルギー損失および散乱をカー

ネル全体の相互作用として近似し，畳み込み積分によって重ね合わせることによって線量

分布を計算する[2, 29, 90]。 

PBA 法では治療ビームをコリメータ位置で 2 次元的に再分割して，そのそれぞれにガウ

ス分布形状のペンシルビームを配置する。各ペンシルビームから患者体内への線量寄与を

散乱計算とビーム輸送モデルに従って計算し，それらを重ね合わせることで，各計算点での

線量が求められる。ある深さ𝑧の面内でペンシルビーム𝑗が通過する位置を𝑟𝑗 = (𝑥𝑗 , 𝑦𝑗 , 𝑧)，そ

の位置までの水等価深を𝑡(𝑟𝑗)，コリメータ位置𝑧 = 𝑧𝑐でのフルエンス𝛷 = (𝑥, 𝑦, 𝑧𝑐)とした場

合に，計算点𝑟 = (𝑥, 𝑦, 𝑧)での線量は𝑤𝑗 = 𝛷(𝑥𝑗 , 𝑦𝑗 , 𝑧𝑐)として以下の式で与えられる[2]。 

 

 𝐷(𝑟) = ∑ 𝑑𝑗(𝑟) ∙ 𝑤𝑗

𝑗

 （A.1） 

 𝑑𝑗(𝑟) = 𝑑𝑧(𝑡(𝑟𝑗))
1

2𝜋𝜎2(𝑧)
𝑒𝑥𝑝 (−

(𝑥 − 𝑥𝑗)2 + (𝑦 − 𝑦𝑗)2

2𝜎2(𝑧)
) （A.2） 

 𝑡(𝑟𝑗) = ∫ 𝜌(𝑟0 + [𝑟𝑗 − 𝑟0]𝑠)𝑑𝑠
1

0

 （A.3） 
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 各ペンシルビームの側方への線量付与範囲に対して，側方に物質が均一であるという仮

定を基にしているので，𝜎(𝑧)はペンシルビームの入射方向の延長線上にある物質要素の散乱

能に，その位置から線量計算点までの距離を掛けて積分して計算している。よって，側方に

大きな不均質があるときには計算精度が制限され，またコリメータでの表面散乱による線

量寄与を無視しているため，精度上の弱点があるが，計算速度が速く，比較的実用的な精度

を与えるため，現在の治療計画の標準的アルゴリズムとして用いられる[2]。 

 

B.2. MC 法 

MC 法はビームを構成する粒子を個別に考慮し，媒質との相互作用を確率分布に従う乱数

を用いて線量分布の計算を行う。MC 法は特に不均質媒質における線量分布を正確に計算す

ることに長けており，Geant4 や PHITS などのシミュレータプログラムを用いて線量計算を

行うことができる[93-95]．物理モデルを用いることで，PBA より信頼性の高い計算結果が

期待できる。本研究では治療計画装置 RayStation の商用の MC アルゴリズムを用いた。以下

に RayStation のMC 計算モデルの概要を示す[85]。 

計画装置の MC 計算には物理過程をモデル化することが必要である。MC コードでは，1

次陽子と陽子，重陽子，アルファなどの 2 次イオンを輸送する。1次陽子と 2 次陽子にはク

ラス II 輸送法が使用される。重陽子とアルファについては，核吸収，多重クーロン散乱（以

下，MCS），エネルギー損失は無視され，より重い 2 次イオンは連続減速近似（CSDA）で

エネルギー損失のみを考慮して輸送される。モデリングコードは，阻止能，エネルギー損失

ストラグリング，MCS，核相互作用の 4項目から構成されている。 
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 阻止能に関する計算は，確立された Bethe-Bloch の式に基づいたものである。 

 

𝑆 =
1

𝑢
∙

4𝜋𝑒4

𝑚𝑒𝑐2
∑ 𝑤𝑖

𝑖

∙
𝑍𝑖

𝐴𝑖
∙

𝜌

𝛽2
[ln

2𝑚𝑒𝑐2

𝐼
− ln (

1

𝛽2
− 1) − 𝛽2] （A.4） 

𝛽2 = 1 − (1 +
𝐸

𝑚𝑝𝑐2
)

−2

 （A.5） 

 

式（A.4）および式（A.5）の E，Zi，wi，Aiはそれぞれ陽子の運動エネルギー，元素組成の

原子番号，重量，質量で表したものである。ρ，I，u，c，me，mp，eは，それぞれ質量密度，

媒質の平均イオン化エネルギー，原子質量単位，光速，電子質量，陽子質量，素電荷である。 

 エネルギー損失のストラグリングは，古典的な Bohr 式で計算される。この式は厚さ Δzの

スラブを横切った後のエネルギー損失のガウス分布と考える。ストラグリングの標準偏差

は，Bohr によって式（A.6）と式（A.7）を用いて与えられる。式（A.6）と式（A.7）の neは

ターゲットの全電子密度を示す。 

 

𝜎𝐵
2 = 4𝜋𝑒4𝑛𝑒

1 − 𝛽2/2

1 − 𝛽2
Δ𝑧 （A.6） 

𝑛𝑒＝
𝜌

𝑢
∑ 𝑤𝑖

𝑍𝑖

𝐴𝑖
𝑖

 （A.7） 

 

 MCS のモデリングは Goudsmit Sanderson法に基づいている[96, 97]。この方法は，角度確

率分布による角度偏向，ラザフォード断面積，電子・陽電子輸送のためのサンプリングされ
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たランダムヒンジステップを含んでいる。MC 線量計算エンジンは，非弾性反応（二次陽子，

重陽子，アルファ），陽子同士の弾性散乱，原子核散乱の 3 つの核反応過程を考慮する。計

画装置は，ICRU 63 で提供された非弾性反応を考慮するために必要な量のテーブルがあらか

じめ格納されたデータライブラリを使用している[98]。弾性陽子（陽子散乱）の過程は，核

力（破局的事象）としてモデル化されている。弾性陽子（原子核散乱）は非破局的事象とし

てモデル化し，MCS の計算に組み込んでいる。その他の MC コードの詳細はリファレンス

マニュアルに記載されている[40, 83]。 
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付録 B. 線量校正のための定数 

線量校正は標準校正機関で校正された Semiflex Chamber Type 31013（PTW 社）を使用し，

外部放射線治療における水吸収線量の標準計測法(標準計測法 12)に従って各種校正定数を

算出した[99]。電位計の読み値と線量モニタのカウントより電離量𝑀𝑄 を求め，医用原子力

技術研究振興財団（ANTM）の校正によって与えられた水吸収線量校正定数𝑁𝐷,𝑤,𝑄0
と線質変

換係数𝑘𝑄,𝑄0
を乗じてカウントあたりの校正深水吸収線量𝐷𝑤,𝑄を式（B.1）より求めた。 

 

 𝐷𝑤,𝑄 = 𝑀𝑄 𝑁𝐷,𝑤,𝑄0
 𝑘𝑄,𝑄0

 （B.1） 

 

 このときの表示値𝑀𝑄は，𝑁𝐷,𝑤,𝑄0
が与えられたときの測定環境と異なることを補正した値

であり，補正前の線量計の平均値𝑀𝑄
𝑟𝑎𝑤̅̅ ̅̅ ̅̅ ̅に，温度気圧補正係数𝑘𝑇𝑃，電位計補正係数𝑘𝑒𝑙𝑒𝑐，極

性効果補正係数𝑘𝑝𝑜𝑙及びイオン再結合補正係数𝑘𝑠を乗じて式（B.2）で求められる。 

 

 𝑀𝑄 = 𝑀𝑄
𝑟𝑎𝑤̅̅ ̅̅ ̅̅ ̅ 𝑘𝑇𝑃 𝑘𝑒𝑙𝑒𝑐 𝑘𝑝𝑜𝑙  𝑘𝑠 （B.2） 

 

 温度気圧補正係数𝑘𝑇𝑃は，電離箱内の温度が T （℃），気圧 P（kPa）のとき，基準温度𝑇0

（水吸収線量校正の場合 22.0 ℃，基準気圧𝑃0（水吸収線量校正の場合 101.33 kPa）を用いて

式（B.3）となる。 

 

 𝑘𝑇𝑃 =
（273.2 + 𝑇）

（273.2 + 𝑇0）
 
𝑃0

𝑃
 （B.3） 
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 また，線質変換係数𝑘𝑄,𝑄0
は基準線質である 60Coγ 線（線質𝑄0）に対する陽子線（線質𝑄）

での電離箱の応答の変化を補正する係数であり，式（B.4）のように求められる。 

 

 𝑘𝑄,𝑄0
=

𝐷𝑤,𝑄

𝐷𝑤,𝑄0

=

[（ 𝑆𝑐𝑜𝑙 𝜌⁄ ）
𝑤,𝑎𝑖𝑟

 𝑊𝑎𝑖𝑟 𝑃]
𝑄

[（ 𝑆𝑐𝑜𝑙 𝜌⁄ ）
𝑤,𝑎𝑖𝑟

 𝑊𝑎𝑖𝑟 𝑃]
𝑄0

 （B.4） 

 

 （ 𝑆𝑐𝑜𝑙 𝜌⁄ ）
𝑤,𝑎𝑖𝑟

は空気に対する水の質量衝突阻止能比，𝑊𝑎𝑖𝑟は空気中で 1 イオン対生成に

費やされる平均のエネルギー，Pは全擾乱補正係数である。全擾乱係数は電離箱壁および防

浸鞘と水との不等価性に対する壁補正係数𝑃𝑤𝑎𝑙𝑙，電離空洞と水との相違による電子フルエ

ンスの変化に対する空洞補正係数𝑃𝑐𝑎𝑣，円筒型電離箱における中心電極と空気との不等価性

に対する中心電極補正係数𝑃𝑐𝑒𝑙，電離空洞の幾何学的中心と測定の実効中心との変位に対す

る変位補正係数𝑃𝑑𝑖𝑠の積である（式 B.5）。 

また，陽子線に対する擾乱補正係数に関する研究は十分でないため，陽子線の擾乱補正係数

𝑃𝑄=1.000 とした。 

 

 𝑃 = 𝑃𝑤𝑎𝑙𝑙 𝑃𝑐𝑎𝑣 𝑃𝑐𝑒𝑙𝑃𝑑𝑖𝑠  （B.5） 

 

 以上の線量校正に使用した値を表 B.1 に示す。 
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表 B.1 線量校正の定数および係数 

定数・係数 記号 値 

水吸収線量校正定数（Gy/C） 𝑁𝐷,𝑤,𝑄0
 9.410000×107 

温度気圧補正係数 𝑘𝑇𝑃 測定ごとに算出 

電位計補正係数 𝑘𝑒𝑙𝑒𝑐 0.9981 

極性効果補正係数 𝑘𝑝𝑜𝑙 0.9985 

イオン再結合補正係数 𝑘𝑠 1.0057 

線質変換係数 𝑘𝑄,𝑄0
 1.020395 

質量衝突阻止能比（60Co γ 線） （ 𝑆𝑐𝑜𝑙 𝜌⁄ ）
𝑤,𝑎𝑖𝑟,𝑄0

 1.133 

W 値（60Co γ 線） 𝑊𝑎𝑖𝑟,𝑄0
 33.97 

全擾乱補正係数（60Co γ線） 𝑃𝑄0
 0.991 

壁補正係数（60Co γ線） 𝑃𝑤𝑎𝑙𝑙,𝑄0
 1.002 

空洞補正係数（60Co γ 線） 𝑃𝑐𝑎𝑣,𝑄0
 1.000 

中心電極補正係数（60Co γ 線） 𝑃𝑐𝑒𝑙,𝑄0
 0.993 

変位補正係数（60Co γ 線） 𝑃𝑑𝑖𝑠,𝑄0
 0.996 

質量衝突阻止能比（陽子線） （ 𝑆𝑐𝑜𝑙 𝜌⁄ ）
𝑤,𝑎𝑖𝑟,𝑄

 1.137 

W 値（陽子線） 𝑊𝑎𝑖𝑟,𝑄 34.23 

全擾乱補正係数（陽子線） 𝑃𝑄 1.000 
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付録 C. 陽子線の最適化方法およびロバスト性 

PBS 法のビームを形成するために治療計画装置を用いて線量分布の最適化を行うが，主

に 2 種類の方法が存在する。陽子線治療ビームの大きな特徴として SOBP を形成すること

によって 1 つのビームで腫瘍に対して均一な線量分布を照射することが可能である。この

利点を生かした照射方法が Single field optimization（以下，SFO）である[66]。SFO は 1 つの

ビームで均一な SOBP を作成する（図 C.1）。臨床における陽子線治療は，複数のフィール

ドを多方向から照射することで患者体内の正常組織を可能な限り低減できるように調整す

る。SFO は図 C.1 のように 1 つのビームでも 3 つのビーム全てを合算しても均一となる治

療方法である[100]。 

これに対し，さらに複雑な形状の腫瘍や，近傍の正常組織の線量を低減させなければなら

ない場合は，Multi field optimization（以下，MFO）を用いることも可能である[70]。MFO は

個々のビームは不均一な線量分布であり，平坦な SOBP を作らない（図 C.1）。この方法は

全てのビームの合計で均一な線量分布が作成されるように計算される。例えば，2 つの腫瘍

が離れ小島になっているような治療を行う場合，SFO の照射では 2 つの腫瘍に均一に照射

する必要があるため，2 つの腫瘍の間にいくつかの線量が照射されてしまうのに対し，MFO

の照射を行うと，それぞれの腫瘍に別々に照射を行うことで，2つの腫瘍間の線量ゼロにす

ることも可能である。MFO によるプランは別名，強度変調陽子線治療（IMPT）とも呼ばれ

る[18, 19]。 
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図 C.1 SFO とMFO の線量分布の違い[101] 

 

しかし，線量分布の優れた MFO プランにも欠点が存在する。それは，密度変化に弱いと

いう点である。陽子線は物質を通過する際の密度によって飛程を終える深さが決定される

ため，患者の体内状態変化によって密度変化が生じ，結果として飛程が容易に変化してしま

う[102-104]。体内の状態変化には日々の治療における位置の再現性（セットアップ誤差）や

胸水・腹水などの出現（飛程誤差）などが影響を受ける．これらの誤差によって線量分布が

劣化しないように，陽子線の治療計画では PTV よりもさらに広い範囲を余分に照射するこ

とで線量分布の変化に強い最適化を行っている[71, 105, 106]。このようなセットアップや飛

程の誤差に対して線量分布が変化しにくいことをロバスト性が高いプランと呼ぶ。ロバス

トとは堅牢な・我慢強いという意味であり，変化に強い治療計画であることを意味する。密

度が変化する状況下では，ビームの線量分布が不均一な MFO は線量変化量が SFO よりも

大きい[70, 107]，例として，図 C.2 に SFO と MFO で治療計画を行った肺がんの線量分布を

示す[71]。上段は肺がん（ピンクの領域）における横断面の CT 画像と線量分布を示し，下

段は上段の白い線の断面における側方方向のプロファイルを示す。この文献では SFO と

MFO はそれぞれ SFUD（緑線）と IMPT（青線）と表記されている。セットアップや飛程の

誤差が生じた場合（図 C.2b, d）に腫瘍（CTV）内の均一性が MFO の方が悪化していること
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が確認できる。臨床において MFO を使用する場合は，ロバスト性が高いプランであるかど

うか事前に確認し，適切な運用方法を検討していく必要がある。 

 

 

図 C.2 SFO とMFO の線量分布の違い[71]  

 

 また，MLC を使用したビームは，使用しないビームに比べて側方方向の線量分布が急峻

になる。セットアップ誤差はアイソセンタからの側方方向のシフトであり，移動範囲が大

きいほど線量分布に変化が生じる。側方方向の線量分布を急峻にする MLC の使用は，正
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常組織の線量を下げられる一方で，ロバスト性が犠牲になってしまう危険性も孕んでいる

[108]。 
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付録 D 深さ線量分布と側方線量分布の定義 

2016 年に日本放射線腫瘍学会，日本医学物理学会，日本放射線技術学会の 3 団体より粒

子線治療装置の物理・技術的 QA システムガイドラインが報告された[109]。これは，粒子線

治療装置の品質管理を行うためのガイドラインとして制定され，深さ線量分布および側方

線量分布の定義がなされている。本研究でも図 D.1 のように SOBP 幅，ペナンブラ領域，プ

ラトー，近位，アイソセンタ，遠位（図 D.1 中の SOBP width，Penumbra region，Plateau，

Proximal，Isocenter，Distal）の領域を定めた。 

 

 

図 D.1 深さ線量分布（A）と側方線量分布（B）の定義 

 

 深さ線量分布は水面からビームの照射方向（深さ方向）に対して測定機器を動かしなが

ら測定し，中心軸の深さ方向の線量を取得する。深さ線量分布では SOBP を形成した結果を

得ることができる。アイソセンタは SOBP の中心に設定するのが一般的である。SOBP 幅を
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定義するには最大線量を 100%としたプロファイルから近位側（Proximal）と遠位側（Distal）

にそれぞれ 95%に相当する深さ間の距離から計算する。SOBP 幅に相当する深さからアイソ

センタ方向にそれぞれ 5 mm 近づけた領域をそれぞれ，Proximal と Distal 断面としている．

SOBP 幅の領域よりも浅い領域はプラトー領域と呼ばれる。 

側方線量分布はアイソセンタなどの任意の深さに対して横方向に測定機器を動かしなが

ら測定し線量を取得する。側方線量分布では照射野幅やペナンブラ幅などを評価すること

ができる。中心線量を 100%として 50%線量以上の領域を照射野幅として定義し，左右の線

量勾配が急峻な領域において，80%と 20%間の線量幅をペナンブラ幅と定義する．本研究の

側方線量分布測定では図 D.1A のように plateau，proximal，isocenter，distal の 4 断面を測定

し，ガンマ解析を用いて評価した[73]。 
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付録 E. ガンマ解析法 

 ガンマ解析法は Low[73]らによって 1998 年に提案され，その特徴は Dose-Difference（以

下，DD）と Distance-To-Agreement（以下，DTA）を複合して評価するためそれぞれの持つ

欠点を克服している点である。つまり，線量勾配が急峻な領域においても緩やかな領域にお

いても共通の指標であるガンマ値を計算して判定するため，線量分布全体について定量的

な評価を行うことができる[74, 75]。 

 表 E.1 にガンマ解析法で用いられるパラメータ，図 E.1 にガンマ解析法の概説図を示す。

各パラメータの説明は表 E.1に示す。ガンマ解析法における判定基準は図 E.1および式（E.3）

に示すように，基準点𝑟𝑟𝑒𝑓を中心とし，DD と DTA それぞれの判定基準である𝛿𝐷と𝛿dの 2変

数を用いた楕円方程式で表わされる。DD と DTA それぞれ線量誤差（式（E.1））と位置誤差

（式（E.1））を示している。それぞれの対応する点の通例として，これらの判定基準は𝛿D/𝛿d

で表され，3%/3 mmや 2%/2 mm と示される。基準点𝑟𝑟𝑒𝑓の小ガンマ値［γ(𝑟, 𝑟𝑟𝑒𝑓)，式（E.5）］

の計算方法は，まず線量分布上の全ての点を評価点𝑟𝑒として大ガンマ値［𝛤(𝑟, 𝑟𝑟𝑒𝑓)，式（E.4）］

を計算し，得られた全ての大ガンマ値の最小値 を小ガンマ値［式（A.5）］として採用する。

一般的に，ガンマ値とは式（E.5）で表される小ガンマ値 （γ(𝑟, 𝑟𝑟𝑒𝑓)）を指す。また，理論

上は線量分布上の全ての点を評価点𝑟𝑒として大ガンマ値を計算するが莫大な時間がかかる

ため，基準点を中心とした制限させた範囲内で大ガンマ値を求め，その中の最小値が小ガン

マ値となる。例えば，3%/3 mm の場合，基準点の位置座標に対して± 3.0 mm の範囲の座標

に入っている評価点を選択する。基準点の座標が 50 mm の場合は、47～53 mm の範囲に入

っている評価点を抽出し，それぞれの評価点と基準点の座標差が位置誤差（式（E.1）），評
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価点と基準点における線量差が線量誤差に当たる（式（E.2））。位置誤差と線量誤差を式（E.3）

のΔd と ΔD としてガンマ値の計算を行う。判定は，小ガンマ値が 1 以下であれば合格

［γ(𝑟, 𝑟𝑟𝑒𝑓) ≤ 1］，1 を超えていれば不合格［γ(𝑟, 𝑟𝑟𝑒𝑓) > 1］ となる。また，1 以下であっ

てもより 0 に近い程良く一致していることを示す。すべての評価点に対して合格または不

合格を判定し，合計の合格点と不合格点を用いてガンマパス率を算出する（式（E.7））。許

容値として設定する 3%/3 mm は 2%/2 mm に比べて線量誤差と位置誤差の両方とも大きな

誤差を許容することになる。そのため，基準点が合格する可能性が高まり，パス率が改善す

るが緩い評価となってしまうため注意が必要である。 

 

表 E.1 ガンマ解析法に関連するパラメータ 

シンボル 数式 定義 

𝑟𝑟𝑒𝑓 N/A  基準点𝑟𝑟𝑒𝑓  

𝑟𝑒 N/A  評価点𝑟𝑒  

𝐷（𝑟𝑟𝑒𝑓） N/A  基準点𝑟𝑟𝑒𝑓における線量 

𝐷（𝑟𝑒） N/A  評価点𝑟𝑒における線量 

Δd 𝑟𝑒 − 𝑟𝑟𝑒𝑓 （E.1） 基準点と評価点の距離（DTA） 

ΔD 𝐷(𝑟𝑒) − 𝐷(𝑟𝑟𝑒𝑓) （E.2） 

基準点における線量𝐷(𝑟𝑟𝑒𝑓)と評価

点における線量𝐷(𝑟𝑒)の差（DD） 

𝛿d N/A  Distance-To-Agreement の判定基準。 
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2 mm や 3 mmが用いられる。 

𝛿D N/A  

Dose-Difference の判定基準。 

2%や 3%が用いられる。 

判定基準 1.0 = √(
Δd

𝛿𝑑
)

2

+ (
ΔD

𝛿D
)

2

 （E.3） 

小ガンマ値の判定基準。 

長軸と短軸をそれぞれ2𝛿𝑑と2𝛿𝐷

とした楕円体の表面を示す。 

𝛤(𝑟, 𝑟𝑟𝑒𝑓) 𝛤(𝑟, 𝑟𝑟𝑒𝑓) = √(
Δd

𝛿𝑑
)

2

+ (
ΔD

𝛿D
)

2

 （E.4） 

大ガンマ値 

ある基準点𝑟𝑟𝑒𝑓に対し，全ての評価

点𝑟𝑒で計算される。 

γ(𝑟, 𝑟𝑟𝑒𝑓) γ(𝑟, 𝑟𝑟𝑒𝑓) = min{𝛤(𝑟, 𝑟𝑟𝑒𝑓)} ∀{r} （E.5） 

基準点𝑟𝑟𝑒𝑓の小ガンマ値 

全ての評価点𝑟𝑒について計算され

た𝛤(𝑟, 𝑟𝑟𝑒𝑓)の最小値。 

判定 

p = γ(𝑟, 𝑟𝑟𝑒𝑓) ≤ 1, 

f = γ(𝑟, 𝑟𝑟𝑒𝑓) > 1 

（E.6） 

小ガンマ値が 1 以下の場合は合格，

1 を超えた場合は不合格。 

パス率(%) Pass rate = 𝑝 (𝑝 + 𝑓)⁄ × 100  （E.7）  
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図 E.1 ガンマ解析法の概略図 

 

 


