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略	 号	 一	 覧	

AP	  	 前後方向（PA；後前方向） 

CBCT	  	 コーンビームコンピュータ断層撮影法（cone beam computed tomography 

DVH	  	 線量体積ヒストグラム（dose volume histogram） 

EGS4	  	 モンテカルロシミュレーションコード（Electron Gamma Shower code 

version 4） 

ESTAR	  	 電子断面積データベース（electron cross sections database） 

EVOH	  	 エチレン・ビニルアルコール共重合樹脂 

OAR	  	 軸外線量比（off axis ratio） 

PA	  	 後前方向（AP；前後方向） 

PDD	  	 深部量百分率（percentage depth dose） 

PDI	  	 深部電離量百分率（percentage depth ionization） 

PTV	  	 計画標的体積（planning target volume） 

QA	  	 質的保証（quality assurance） 

QC	  	 質的管理（quality control） 

RAO	  	 右前斜位方向 

RPO	  	 右後斜位方向 

SSD	  	 焦点−皮膚間距離（source to surface distance） 
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TSEB	  	 全身皮膚電子線照射（Total skin electron beam therapy） 

XCOM	  	 光子断面積データベース（photon cross sections database） 
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総	 合	 背	 景  

	 放射線治療とは、放射線（X 線、電子線、粒子線）を体外または体内から照

射する治療法である。日本で放射線治療が効果的な治療法として広く認識され

始めたのは 1990年代に入ってからである。それまでは X線画像を撮影すること

によって、大まかに腫瘍を推定して照射範囲を決定するという 2 次元の治療計

画で放射線治療は行われていた。このような 2 次元放射線治療では、簡便な反

面、病巣を同定することは難しく、根治を目指す放射線治療は困難であった。

さらに、病巣の同定も正確にできないため、周辺に存在する正常組織への配慮

は乏しかった。結果として、難治性潰瘍等の晩発性障害が多く報告された。そ

の後、コンピュータの目覚ましい進歩により、画像を作成する際の計算スピー

ドが大幅に向上し、X線 CT（computed tomography）、MRI（Magnetic resonance 

imaging）装置等を利用して、画像を細かく、鮮明に取得できるようになったこ

とでミリ単位の 3 次元の治療計画が可能となった。これにより、腫瘍のみに放

射線を投与し、正常組織にできるだけ照射しない 3 次元放射線治療が一般的と

なった。近年では、3次元放射線治療を高精度に実施できる強度変調放射線治療

や X線 CT画像、MRIを放射線治療装置と同室に配置した 3次元画像誘導放射

線治療が普及している。腫瘍への線量集中性が高まった一方、腫瘍の位置精度

および正常組織の位置精度が治療成績または治療後の有害事象に大きな影響を
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与える可能性がある。 

	 2次元または 3次元治療計画を行う場合、共通していることは、放射線治療装

置上と同一の患者治療体位で治療計画を行うことである。高精度の治療を行う

ためには患者の固定は非常に重要であり、たとえ画像誘導放射線治療の技術を

用いたとしても位置合わせ精度が不安定であれば、治療全体の治療成績は担保

できない。位置再現性を保つために、患者固定用吸引バッグを使用することや

頭頸部への照射では熱可塑性プラスチックを使用した固定用マスクを使用する

ことが推奨される。放射線治療は分割照射の利点を生かして、治療期間中に処

方線量を分割して腫瘍へ限局して投与し、正常組織の回復を得ながら根治を目

指す。分割照射は、日々の治療毎に位置再現性を十分に担保しなければならな

いため、位置合わせが重要となる。 

	 本邦における、吸収線量計測に関するプロトコルは「外部放射線治療におけ

る水吸収線量の標準計測法 12（標準計測法 12）」として日本医学物理学会他よ

り発行されている。標準計測法 12では、主に、物理量の計測での不確かさが全

て表記された切れ目のない比較の連鎖によって、国際標準または国家標準に繋

がるトレーザビリティが確立されていることとそのための計測法を示している。

すなわち、各治療施設での水吸収線量計測を標準計測法 12に則って行うことに

より、各治療施設で計測した吸収線量は、国家標準に関連付けられた値として
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扱うことができるということである。これにより、本国の治療施設ではトレー

サビリティが確立された中で、正確な線量で放射線治療を行っている。しかし、

標準計測法 12では、不確かさが小さい箇所での計測を推奨しているが、臨床の

場ではしばしば不確かさが大きな箇所での計測が必要となる。不確かさが大き

な箇所とは、明らかに密度の異なる空気や物資の境界等である。そのような箇

所では線量計測を難しくする。また、吸収線量は、入射した X 線が単位体積当

たりに吸収や散乱で発生する 2 次電子の最終的に失うエネルギーで決定される

量である。これを正確に計測するために、入射および散乱する X 線または電子

線、散乱される 2次電子の挙動を十分に考慮しなければならない。 

	 放射線治療の中で必ず実施するべき項目に質的な保証と管理がある。質的保

証（quality assurance；QA）とは「患者およびその家族にその治療に用いられる

すべての行為および装置の十分な質を保証するために医療側が行う体系的活動」

であり、質的管理（quality control；QC）とは「患者に対する診療行為および関

連する医療手段のすべての管理」として認識されている。本研究では、QCに着

目して、様々な治療を行う際の 3 次元的位置精度および線量計測の向上を図る

ことを目標とした。 

	 第 1部として、全身電子線皮膚照射（Total skin electron beam therapy；TSEB）

において、移動寝台、傾斜台と補償フィルタを使用した照射体系を開発した。
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この体系を使用して、治療中の患者の 3 次元的位置精度および表在性の病変に

おける電子線の線量計測について記述する。第 2 部として、ポリマーゲル線量

計を乳房放射線治療に使用したときの、皮膚表面近傍の線量分布を改善するた

めのボーラスと皮膚表面近傍の線量評価ツールとして利用した。これに乳房を

固定する役割を追加した 3 要素について 3 次元的位置精度および線量計測の視

点から議論する。第 3 部として、位置合わせのための赤外線マーカーを利用し

た自作プログラムを作成して、3次元位置合わせ装置を開発した。オペレータの

手技にかかる時間と労力、X 線による被ばくを最低限にした 3 次元的位置精度

を補償するための位置合わせ装置の有用性について記述する。 
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1-1.	 背	 景  

	 体表面から深さ数㎜の全身の皮膚に発症する皮膚癌は、T 細胞リンパ腫が約

70〜90％を占め、B 細胞リンパ腫は 10〜20％とされる。最も頻度の高い菌状息

肉種は多発性に皮膚に浸潤し紅斑や結節を呈する経過の長い疾患であり[1]、か

つ放射線高感受性の疾患である。現在、全身皮膚電子線照射の照射技法や線量

分布についても多くの報告がされており[2-13]、リンパ節転移のない限局性病変

に対しては電子線を用いた局所照射が、また、全身に拡がった皮膚病変には電

子線を用いた TSEB が行われる。これらの照射技法のうち、患者を起立状態に

して、全身が照射野内に入るように線源からの距離を離して照射する方法が利

用されている[2,4-6,7,9,12-14]。 

	 TSEBの照射技術は 1987年に AAPM（The American Association of Physicists in 

Medicine）	 TG-30 においてまとめられており[15]、その後の照射技術の改良等

については Diamantopoulos らによって 2011 年にまとめられている[16]。TSEB

に関する現在の技術は、線源から 2〜7 m離れた患者体表面に均一な分布の電子

線を到達させるために改良された放射線治療装置を必要とする[15]。通常の電子

線治療と対照的に、TSEBでは、電子アプリケーターを照射領域限定のために使

用しない。すなわち、広範囲に電子線を照射することが重要となってくる。し

かし、均一な分布の電子線を 2〜7 mの患者体表面に到達させるには、大きな治
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療室が必要となる。この空間的制限が TSEB実施における難しさの要因となる。 

	 患者の適切および再現可能な位置決めのための補助装置ならびに適切に電子

線エネルギーを下げる補償フィルタは、TSEB を実施する上で必須である[17]。

これは、TSEBの対象となる体表面から深さ数㎜の病変には、放射線治療装置か

ら直接出力される電子線ではエネルギーが高すぎて使用できないためである。

患者が起立した姿勢で広範囲に電子線を照射し、全身に対して様々な方向から

照射する方法（Stanford テクニック）[15]、患者が起立または横になっている状

態で回転しながら電子線を照射する方法（変形 Stanfordテクニック）[18]や平行

移動技術を使用して患者を平行移動させながら電子線を照射する方法

（Translational テクニック）がある[15,19]。Stanford テクニックおよび変形

Stanfordテクニックでは、電子線を均一に全身に照射する必要があるため、立っ

ている患者を外部から支えるような装置は使用できず、位置再現性が乏しい。

また、変形 Stanfordテクニックでは Stanfordテクニックに比較して、劇的に全体

の治療時間を減らすことを実現したが、位置再現性を担保するための位置合わ

せが難しい[18]。Translational テクニックの変形方法は、狭小である治療室で実

施するために 1.5 mの焦点−皮膚間距離（source to surface distance ; SSD）を用い

ることにより、スペースに依存するTSEBのデメリットを解決した[19]。しかし、

Translationalテクニックでは体軸方向に背臥位と腹臥位それぞれ 4つの照射野に
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分割して照射するため、照射野のつなぎ目に高線量域や低線量域が現れやすく

（図 1-1）、照射位置の再現に不確実性が生じる[20]。また、TSEBで使用する電

子線は飛程が短く、少しの位置ずれが大きな線量誤差を生じる原因となり、患

者の皮膚面での過剰線量または過少線量が容易に起こる。これを回避するため

に、位置再現性を向上させる必要がある。 

	 TSEBの臨床応用では、治療する領域または面積、正味の SSD、電子線エネル

ギー、線量分布、線量率と X線汚染についての正確な算出が重要となる[16, 17]。

X 線汚染は、電子線の相互作用として発生する制動放射線が電子の飛程以降に

残存することを意味し、電子線治療に必要のない被ばくをもたらす。TSEBのた

めの理想的な電子線は、患者の対表面近くに吸収線量最大深を持ち、3 mm程度

の深さで 90％まで線量が減衰し、2.0 cm の深さを越えてからは 1％未満のＸ線

汚染である必要がある[15]。しかしながら、標的病変がより深いケースでは、補

償フィルタを再構成しなければならず、90％まで線量が減衰する深さが 1.0 cm

未満でなければならない[21]。 
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1-2.	 目	 的  

	 TSEBの照射技術である Translationalテクニックに関して、照射位置精度を改

善する余地は多くある。また、本邦では放射線治療室の占有面積が小さく、そ

れに対応した TSEBの照射技術が必要である。そこで、本研究では、Translational

テクニックが SSD を短くできる利点を生かし、TSEB における照射位置再現性

を改善し、臨床的に有用な TSEB の照射技術を確立することを目的とする。そ

のために、移動寝台で多方向の照射が可能なポジショニングツール（傾斜台）

と電子線を全身皮膚面に均一に照射するための補償フィルタを作製する。それ

らの性能を把握するために、傾斜台では位置再現性を計測した上で、両方を使

用した時の線量計測を行う。線量計測では、基本的な線量分布をもとにして出

力される電子線の特性を把握し、実際の 6 方向からの照射による皮膚面での線

量均一性を評価する。 
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1-3.	 方	 法  

1-3-1.	 移動寝台と傾斜台の作製  

	 これまでの Translationalテクニックにおける問題点として、背臥位と腹臥位の

それぞれで体軸方向に 2 分割した照射野で行うため、照射野のつなぎ目による

線量分布の不確かさが挙げられる。本研究では、照射野のつなぎ目における線

量分布の不確かさを抑制するために切れ目なく連続的に照射できる移動寝台を

使用した（図 1-2）。この装置は、処方線量を正確に照射するための移動寝台の

速度を調節できる機構を有する。また、これまでの Translationalテクニックにお

いて背臥位と腹臥位のみでは照射野のつなぎ目に高線量域や低線量域が出現し、

処方線量を十分に満たすことができないため[15, 16]、6方向の照射に対応できる

傾斜台を作製した（図 1-3）。この傾斜台を移動寝台上に設置することによって

患者の体を傾けたまま体軸方向に連続的に、全身に均一に照射できる体系とし

た。6 方向からの照射を想定し、60 度間隔で全身に均等に照射できるようにす

るため、傾斜角度は 30度一定とし、患者それぞれに実施する線量計測の複雑化

を回避した。傾斜台は電子線の散乱によって発生する散乱電子や制動放射線の

影響を考慮し、金属製ではなく木材を使用して作製した。さらに、放射線治療

中における患者の位置、姿勢の補正を容易にするために患者固定用吸引バッグ

を傾斜台に取り付ける機構とした。患者固定用吸引バッグは、発泡ビーズが封
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入されており、空気を吸引することによって患者個々の体型に合わせた固定具

を作製できる。また、この患者固定用吸引バッグが、傾斜をつけた場合でも傾

斜台に密着するよう凹凸を設けた。図 1-4 に示すように、実際の治療を想定し、

6つの方向における患者固定用吸引バッグは、右前斜位（RAO）と右後斜位（RPO）、

前後方向の（AP））と後前方向（PA）照射）の 4つの型を準備した。RAOと RPO

は、頭尾方向を逆にすることによって、それぞれ左前斜位（LAO）と左後斜位

（LPO）として利用した。APおよび PAでは SSDが 180 cmであり、RAO、RPO

では SSDが 170 cmとなる。 

	 位置再現性を評価するために、患者固定用吸引バッグを傾斜台に設置した状

態で、ボランティアを同様の位置に固定できるか 5 回の平均として、SSD をレ

ーザー距離計（Leica DISTO X310, Leica Geosystems）を使用して計測した。この

時、傾斜無しおよび 30 度傾斜した時のそれぞれについて行い、従来の Stanford

テクニックでの SSD の変化と比較した。計測時間は治療時間を考慮し、5 分間

とした。 

 

1-3-2.	 補償フィルタの作製  

	 放射線治療領域において補償フィルタは、患者の体内線量分布を補正するた

めに用いられる。本研究の対象は、皮膚表面から数 mm の深さにある病変であ
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り、一般的に使用される電子線治療領域のエネルギーは 6〜20 MeV程度では、

治療することが難しい。本研究で使用するためには、平均入射エネルギーが 3 

MeV（吸収線量最大深；0.75 mm）以下にする必要がある。既存の放射線治療装

置（Varian Medical Systems, Palo Alto, CA, USA）の最も小さい公称エネルギーは

6 MeV（吸収線量最大深；2.0 mm）であることから、図 1-5に示す補償フィルタ

を作製し、TSEBに必要なエネルギーに減衰した。 

	 補償フィルタは 2枚の 2.0 mm厚（幅 100 mmおよび 150 mm、奥行き 100 mm）

のpolystyreneで構成される層と10.0 mm厚（幅250 mm、奥行き250 mm）のPMMA

（Polymethyl methacrylate）で構成される層で作製した（図 1-6）。Polystyreneの

密度は 1.03 g/cm3、PMMAの密度は 1.2 g/cm3として電子線の平均入射エネルギ

ーが 3 MeV以下となるように作製した。また、補償フィルタは、線源から 56 cm

に設置した。 

 

1-3-3.	 深部量百分率および軸外線量比の計測  

	 深部量百分率（percentage depth dose ; PDD）と軸外線量比（off axis ratio ; OAR）

は、補償フィルタを通した電子線で計測した。電子線には SSDが 170 cmおよび

180 cmで、水等価プラスチックファントム（縦 × 横 × 高さ：300 × 300 × 300 

mm3）を移動寝台に配置して計測した。PDD は、電子線が減衰する深さである
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表面から 50.0 mmまで計測した。一方、OARは、PDDの吸収線量最大深で計測

した。それぞれ、PDD の計測は平行平板型電離箱（TN34045、PTW, Freiburg, 

Germany）と OARの計測は指頭形電離箱（TN30013、PTW, Freiburg, Germany）

を用いて実施した。コリメータ設定は、X1 = X2 = 75 mmと Y1 = Y2 = 20 mmと

し、照射野は、体軸方向に 150 mm、体軸に垂直な方向に 400 mmとした。 

	 通常は、水等価プラスチックファントムを使用した線量計測のために、

𝐼!",   !"#$%/𝐼!",   !"#$%&' !!!"#$%で表される深さスケーリング係数（𝐶!"）と測定した

深さでの電子フルエンスの比で表されるフルエンス−スケーリング係数（ℎ!"）が

必要である[17]。𝐼!"（mm）は、任意の物質の電離箱読み値における最大値の 50％

である電子線の中心軸上の深さである。本研究においては、𝐶!"は計測結果から

算出したが、ℎ!"については考慮しなかった。これは、電子線が持つ急峻な PDD

における深さ毎の電子フルエンスの違いは、TSEB治療全体の不確かさに比較し

て十分に小さいためである。代用として、荒木ら[22]によって水等価プラスチッ

クファントムで様々なエネルギーの基準深で算出したℎ!"から推定した値を使用

した。また、重要な因子である阻止能は、Burnらの式[23]から算出した。そして、

その他の補正係数[17]である温度気圧補正係数𝑘!"、極性効果補正係数𝑘!"#とイ

オン再結合補正係数𝑘!は、計測時にあわせて算出した。 

	 PDDは、深部電離量百分率（percentage depth ionization；PDI）と前述の補正係
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数および制限付き質量衝突阻止能比を乗じることによって式（1-1）より求める

ことができる。 

 

𝑃𝐷𝐷(𝑑) = 𝑃𝐷𝐼(𝑑) ∙ 𝑘!"# ∙ 𝑘! ∙
𝐿/𝜌 !"#

!"#$% 𝑅!", 𝑑
𝐿/𝜌 !"#

!"#$% 𝑅!", 𝑑!"#
・・・・・（1− 1） 

 

ここで、 𝐿/𝜌 !"#
!"#$%は水と空気の制限付き質量衝突阻止能比である。𝑅!"（mm）

は吸収線量における最大値の 50％である電子線の中心軸上の深さであり、𝑑!"#

は吸収線量最大深、𝑑は任意の計測深である。TSEB 電子の平均エネルギーの範

囲において、質量衝突阻止能比はおおよそ 10％以内で一致する[15]。 

 

1-3-4.	 移動寝台の移動速度の決定   

	 本研究において、移動寝台の速度は、絶対線量測定および𝑆𝑆𝐷に基づいて式

（1-2）および（1-3）使用して計算した。 

 

𝑉!!"!"#!" =
1
𝐴 ∙ 𝑉!!"!"#!"・・・・・・・・・・・・（1− 2） 

 

𝐴 =
𝐷!!"!"#!"
𝐷!!"!"#!"

・・・・・・・・・・・・・・（1− 3） 
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𝑆𝑆𝐷!"#!"および𝑆𝑆𝐷!"#!"は本研究ではそれぞれ 170 cmおよび 180 cmの時の𝑆𝑆𝐷

とし、その時の移動寝台が 1往復の間に照射される吸収線量をそれぞれ𝐷!!"!"#!"

（Gy）および𝐷!!"!"#!"（Gy）とした。すなわち、𝑆𝑆𝐷!"#!"対する𝑆𝑆𝐷!"#!"の時

の移動寝台速度補正係数を𝐴と定義した。これらの式を使用して、図 1-4に示す

背臥位と腹臥位、体を傾ける 4方向ではそれぞれ同じ𝑆𝑆𝐷であり、同じ計測結果

を利用できる。本研究では、𝐷!!"!"#!"（Gy）および𝐷!!"!"#!"（Gy）は同一の移

動速度における移動寝台が 1 往復の間に照射される線量を計測し、移動寝台速

度補正係数𝐴を式（1-2）、（1-3）を使用して算出した。 

 

1-3-5.	 表面線量の均一性   

	 表面線量の均一性は、RT−3000−new（R−Tech社、Nagano, Japan）ファントム

に配置した線量計測用であるガフクロミックフィルム EBT3（International 

Specialty Products社、Wayne、United State）を使用して評価した。EBT3は矩形

の短冊形状に切り、RT−3000−newファントムをくるむように配置した（図 1-7）。

6 つの方向で移動寝台を動かしている間、EBT3 を貼り付けた RT−3000−new フ

ァントムに補償フィルタを通した電子線を照射した。 

	 本研究では、Epson Expression 10000 XLスキャナ（Seiko Epson Corporation、

Nagano, Japan）において 75dpiの解像度と 48ビットの RGB画像の red channel
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を使用し、EBT3をスキャンした。EBT3は照射後 20時間後にスキャンすること

によってフェーディングを考慮した。 

	 線量分布分析は、DD−システム（R−Tech社、Nagano, Japan）で行った。この

計測が実際の治療を想定して行われたので、傾斜台、移動寝台、床および患者

固定用吸引バッグからの散乱電子または制動放射線は方向依存性が少ない

EBT3で計測されると仮定した。  
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1-4.	 結	 果  

1-4-1.	 開発した TSEB体系の位置再現性  

移動寝台と傾斜台を使用して、従来では使用できなかった TSEB 体系で患者固

定を実施した。位置再現性を評価するために、ボランティアを同様の位置に固

定できるか、傾斜無しおよび 30 度傾斜した時のそれぞれの𝑆𝑆𝐷を計測した結果

を表 1-1に 5回の平均として示した。傾斜無しの𝑆𝑆𝐷については 180 ± 0.8 cm、

30度傾斜した時の𝑆𝑆𝐷については 170 ± 1.4 cmの位置再現性を示した。従来の

Stanfordテクニックでの𝑆𝑆𝐷の変化は 300 ± 5.8 cmであった。 

 

1-4-2.	 開発した TSEB体系の線量特性  

	 使用した各種補正係数については、𝑆𝑆𝐷ごとに表 1-2にまとめて示した。補償

フィルタを通した電子線、水等価プラスチックファントムを使用して計測した

PDD は図 1-8 に示した。縦軸は深部量百分率（％）とし、横軸は水等価プラス

チックファントムの厚さとした。実線は𝑆𝑆𝐷!"#!"の PDDであり、破線は𝑆𝑆𝐷!"#!"

の PDDである。吸収線量最大深と線量半価深は、𝑆𝑆𝐷!"#!"と𝑆𝑆𝐷!"#!"いずれも

3.9 mmと 9.6 mmであった。補償フィルタを使用することにより、平均入射エネ

ルギーは、2.7 MeVと線量半価深より求めることができ、吸収線量最大深は公称

エネルギー6 MeVの電子線の 15 mmと比較して浅い方向へ 11 mm変位した。図
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1-8に示した、治療可能域とされる 90％線量は 6 mmの深さとなった。さらに、

図 1-8の 20 mmより深い領域で示されるＸ線汚染は、吸収線量最大深の線量に

対して 2.2％であった。 

	 𝑆𝑆𝐷!"#!"と𝑆𝑆𝐷!"#!"における OARの結果を図 1-9および図 1-10に示す。縦軸

は中心軸に対する相対線量（％）とし、横軸は水等価プラスチックファントム

の中心軸からの距離とした。図 1-9は体軸に垂直な方向の OARであり、図 1-10

は体軸方向の OAR である。実線は𝑆𝑆𝐷!"#!"の OAR であり、破線は𝑆𝑆𝐷!"#!"の

OARである。𝑆𝑆𝐷が延長したときでも、中心軸から 60 cmの箇所で線量分布の

広がりが 3％程度の増加となり、𝑆𝑆𝐷の変化は線量分布に大きく影響しない。ま

た、照射部位をカバーするのに必要な治療可能域である 90％線量は体軸に垂直

な方向および体軸方向で-25 cm 〜 +25 cm程度となり、照射する皮膚面をカバ

ーできることが示された。 

 

1-4-3.	 移動寝台の移動速度の決定   

	 処方線量 2 Gyとして𝑆𝑆𝐷が 170 cmと 180 cmの時の𝐷!!"!"#!"（Gy）を算出し

た結果、それぞれ 0.777 Gyおよび 0.652 Gyであった。このことから移動寝台速

度補正係数 𝐴は 1.192と算出した。移動速度は、𝑆𝑆𝐷!"#!"および𝑆𝑆𝐷!"#!"におい

て、20.0 cm/secおよび 16.8 cm/secと式（1-2）、（1-3）より決定した。 
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1-4-4.	 表面線量均一性   

	 フィルムの濃度と線量の関係から線量を分析するために、表面線量均一性の

計測を行う前に濃度−線量校正曲線を取得した。表面線量均一性の結果は、図

1-11に示す。RT−3000−newファントムへ 6方向から照射した時の 8箇所の皮膚

表面線量を示した。8点の平均表面線量は 2.04 ± 0.05 Gyであり、処方線量に対

する計測した吸収線量の違いは最大 5.5％であった。  
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1-5.	 考	 察  

	 患者の位置合わせは、合理的な範囲内で単純であり、位置再現可能である必

要がある。開発した TSEB体系の位置再現性については、傾斜無しの𝑆𝑆𝐷の変化

については 0.8 cm、30度傾斜した時の𝑆𝑆𝐷の変化については 1.4 cmであった。

これまでは、患者の意思に任されていた位置再現性を従来の放射線治療と同様

のシステムで実施することによって、従来の Stanfordテクニックでの𝑆𝑆𝐷の変化

である 5.8 cmのおおよそ 4分の 1に減少させることが可能となった。今後増え

てくるであろう高齢者にとって起立して位置再現性を担保することは難しく、

本方法により、治療精度を向上させることが期待できる。傾斜台と患者固定吸

引バッグを使用した患者固定法は有用であると考えられる。 

	 本研究では、吸収線量最大深の値が𝑆𝑆𝐷!"#!"と𝑆𝑆𝐷!"#!"において 3.9 mmであ

った。1983年に報告されている Fraassらの研究[24]では 4 mmの吸収線量最大深

を持ち、平均入射エネルギーが 3.0 MeV の電子線で多方向の合算により、吸収

線量最大深が皮膚面から 1 mm以下に変位することが示されている。本研究の平

均入射エネルギーは 2.7 MeVであったことから、Fraassらの研究同様に皮膚面近

傍に吸収線量最大深が変位することが推測される。本研究では、Ｘ線汚染は吸

収線量最大深の線量に対して 2.2％であり、AAPM	 TG−30[15]が推奨する値で

ある 1％を超過している。これまでの多くの研究[2-12]でも同様に補償フィルタ
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を使用することによってＸ線汚染が増加することが示されている。これまでの

研究と本研究の違いは放射線治療装置から出力される電子線の公称エネルギー

である。先行研究の多くは、公称エネルギー4 MeV の電子線を使用しており、

補償フィルタが薄い構成で使用できている。本研究では、理想の電子線に近づ

けるため補償フィルタを水等価厚で 16 mmとして作製したためＸ線汚染が増加

したと考えられる。臨床的側面も考慮すると、同放射線治療装置を使用する場

合は補償フィルタ厚をこれ以上増やすべきではないと考える。ただし、これま

での先行研究同様、より深い病変を扱うために新しい補償フィルタを作製しな

ければならない。この際は、補償フィルタ厚が薄くなるため、X 線汚染は減少

するものと考えられる。 

	 本研究において、移動寝台速度は、絶対線量計測に基づいた吸収線量から選

択した。𝑆𝑆𝐷!"#!"と𝑆𝑆𝐷!"#!"の補正係数の結果より 19.2％の吸収線量の差が見

られた。吸収線量は、簡略するとエネルギー、フルエンスおよび質量衝突阻止

能から算出することができる。ここで、計測したフルエンスを 100 cmの位置で

規格化した相対フルエンスを図 1-12 に示す。𝑆𝑆𝐷!"#!"と𝑆𝑆𝐷!"#!"ではフルエン

スの差は 16.3％であり、吸収線量の差との 3％程度の乖離がある。これは、皮膚

面に到達するまでの電子線は空気との相互作用をほとんど生じないためエネル

ギーの変化ではなく、絶対線量計測時に採用した質量衝突阻止能比の不確かさ
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に起因すると考えられる。したがって、先行研究[15]で使用していた質量衝突阻

止能比はおおよそ 10％以内で一致するとされていたが、計測結果から鑑みても

大きな値であり、正確な線量投与にはモンテカルロシミュレーションを使用し

た質量衝突阻止能比の算出が必要と考えられる。この方法を使用すると、それ

ぞれの𝑆𝑆𝐷で絶対線量計測する必要がなく、どちらかの計測だけで簡便に治療に

向けた準備が可能であることを示した。 
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1-6.	 結	 論  

本研究では、Translational テクニックが焦点−皮膚間距離を短くできる利点を生

かし、移動寝台と傾斜台および補償フィルタを用いた新しい TSEB の照射技術

を開発した。この技術を使用して、TSEBにおける照射位置精度を改善でき、患

者が移動寝台の上で傾斜台を使用して適所に位置合わせされるので、この体系

は線量の空間再現精度も確実にすることができる。加えて、本手法では起立し

ている必要がないので、患者の負担は軽減できる。 

	 さらに、良好な表面線量均一性を提供できることを示した（図 1-11）。しか

しながら、これまでの先行研究同様、作製した補償フィルタではより深い病変

を扱うためには改良が必要で、新しい補償フィルタを作製しなければならない。

今後、実際の治療への適用を考慮して、様々な病態に合わせた体系開発を行っ

ていく必要がある。  
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図 1-1	 照射野のつなぎ目に生じる高線量域と低線量域 
 

2つの照射野による線量分布を短破線と長破線で示した。2つの線量分布の合算
をプロットした。  
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図 1-2	 移動寝台 
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図 1-3	 4〜6方向の照射に対応できる傾斜台（傾斜角度は 30度一定） 
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図 1-4	 実際の治療を想定した 6方向における照射体位 

患者固定用吸引バッグは、AP、PA、RAOと RPOの 4つの型を準備した。RAO
と RPOは、患者の頭尾方向を逆にすることによって、それぞれ LAOと LPOと
して利用した。すなわち、Day1では右に Gantry（治療装置）で左に Couch（治
療寝台）が来る配置とし、Day2ではこの逆として実施できる。APおよび PAで
は𝑆𝑆𝐷が 180 cmであり、RAO、RPO、LAOと LPOでは𝑆𝑆𝐷が 170 cmとした。  
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図 1-5	 補償フィルタの外観 
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図 1-6	 詳細な補償フィルタの構造および組成 

2枚の 2 mm厚（幅 100 mmおよび 150 mm、奥行き 100 mm）の polystyreneで構
成される層と 10 mm 厚（幅 250 mm、奥行き 250 mm）の PMMA（Polymethyl 
methacrylate）で構成される層で作製した。  
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PMMA	
	

���1.2	g/cm3	

���10	mm	

Polystyrene	
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図 1-7	 EBT3と RT-3000-newファントムを使用した表面線量均一性の計測 

図 1-6の補償フィルタで拡大した電子線を黒で示した。また、短冊形状に切られ
た EBT3の配置を斜線で示した。EBT3は RT-3000-newファントムをくるむよう
に配置した。  
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表 1-1	 傾斜台の傾斜無しおよび 30度傾斜した時のそれぞれの𝑆𝑆𝐷計測結果 
 

傾斜台使用 
 Stanfordテクニック 

傾斜無し 30度傾斜 
 

180±0.8 cm 170±1.4 cm 
 

300±5.8 cm 
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表 1-2	 使用した各種補正係数 
 

𝑆𝑆𝐷 (cm) kTP kpol ks Cpl hpl 

      170 1.015 1.018 1.021 1.010 1.026 

      180 1.015 1.020 1.022 1.010 1.026 

       
𝑘!"：温度気圧補正係数 

𝑘!"#：極性効果補正係数 

𝑘!：イオン再結合補正係数 

𝐶!"：深さスケーリング係数 
ℎ!"：フルエンス-スケーリング係数 
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図 1-8	 開発した TSEB体系における PDD 

実線は𝑆𝑆𝐷が 170 cmの PDDであり、破線は𝑆𝑆𝐷が 180 cmの PDDである。また、
補償フィルタを通さない公称エネルギー6 MVの電子線を黒四角でプロットし
た。 
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図 1-9	 開発した TSEB体系における体軸に垂直な方向での OAR 

実線は𝑆𝑆𝐷が 170 cmの OARであり、破線は𝑆𝑆𝐷が 180 cmの OARである。  
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図 1-10	 開発した TSEB体系における体軸方向での OAR 

実線は𝑆𝑆𝐷が 170 cmの OARであり、破線は𝑆𝑆𝐷が 180 cmの OARである。  
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図 1-11	 表面線量均一性 
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図 1-12	 距離の逆二乗則に対する電子線の相対フルエンス 

実線は計測したフルエンスであり、破線は距離の逆二乗則から算出した値であ

る。計測したフルエンスと距離の逆二乗則から算出した値は 100 cmで規格化し
た。  
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2-1.	 背	 景  

2-1-1.	 乳房放射線治療  

がんの統計[25]ではがん罹患者数は年々増加しており、日本放射線腫瘍学会に

よる全国放射線治療施設の 2011 年定期構造調査報告（第 1報）[26]では放射線

治療を受けた推定実患者数は最近 10年で約 2倍になっている。放射線治療は手

術療法や化学療法と並びがん治療の 3 本柱として知られており、非侵襲的な局

所療法であり、形態と機能が温存できる等の利点がある。リニアックを用いた

外部放射線治療で、全身のあらゆる部位の腫瘍性病変を対象にすることができ

る。なかでも乳がん患者は全新規放射線治療患者数の 23.4％を占め[26]、非侵襲

的で形態と機能を温存する利点を生かして多く実施されている。乳がん放射線

治療は乳房温存術後に実施されることが多く、乳房内再発を減少させ生存率を

向上させる役割を担っている[27-30]。 

	 これらの乳房放射線治療は、肺等のリスク臓器を避けるために両側あるいは

患側上肢を挙上した接線対向 2門照射が多く用いられる[31]。接線対向 2門照射

にはリスク臓器である肺への不必要な線束の広がりを低減するために 2 方向の

入射ビーム軸を5度程度傾けて肺野側の照射野縁を重ねるTilting technique法（図

2-1（a））やハーフビームを用いて肺野側の照射野縁を重ねる Half field法（図 2-1

（b））がある[31]。しかし、単純な接線対向 2門照射では乳房の位置再現性が低
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く、厚さが不均一な乳房内に正確で均一な線量分布を得ることは難しい。また、

全乳房切除後の胸壁への接線対向 2 門照射は、照射標的となる胸壁の厚さが薄

いために高エネルギーX 線のビルドアップ領域を用いることとなり、皮膚表面

近傍の計画標的体積（planning target volume：PTV）へ均一な処方線量を照射す

ることが難しい。様々な高精度放射線照射も試みられているが[31]、ビルドアッ

プによる線量不足、線質硬化や治療計画の複雑さ等の欠点が指摘されている[32]。

乳房術後放射線治療のように皮膚表面近傍へ均一な照射を要し、かつ照射位置

の再現困難な部位での高精度な放射線照射は、線量誤差と位置誤差を生じる可

能性がある。 

	 放射線治療では PTVに対して処方線量が照射されることが重要であり、皮膚

表面近傍の領域では線量低下を補償するためボーラス（Bolus）が利用される[31]。

ボーラスはスラブ状の水等価物質であり、皮膚表面の輪郭形状に合わせ密着し

て配置することでビルドアップ領域をボーラスで補完することができ、線量低

下を補償し、皮膚表面近傍の線量分布を均一にすることができる。市販されて

いるボーラスは厚さが 5 mm～10 mm程度であり、X線エネルギーや患者体輪郭

に合わせて、胸壁等の厚さや対象臓器の照射位置を固定することが可能である。

一方、皮膚表面近傍ではボーラス内にビルドアップ領域があるため、臨床普及

のモデルベースアルゴリズム搭載の治療計画装置では正確な線量分布を計算す
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ることが難しい。そのため、乳房放射線治療のような広範囲の皮膚表面近傍の

線量評価を正確に行うためには皮膚表面近傍を 3 次元的に線量評価できる新し

い線量計が必要となる。 

 

2-1-2.	 ポリマーゲル線量計  

ポリマーゲルとは高分子が架橋することで 3 次元的な網目構造を形成し、そ

の内部に溶媒を吸収し膨潤したゲルである。ポリマーゲルは固体と液体の中間

に位置づけられ、任意の形状に簡単に可変できる[33]。 

ポリマーゲルの主成分は、溶媒として水、反応物としてビニルモノマーおよ

び反応の空間分布を固定するためのゲル化剤から成り、水等価な物質である。

このポリマーゲルは酸素を含有すると重合反応が阻害されるため、脱酸素剤が

添加されている。溶液中でのビニルポリマーの放射線ラジカル重合反応（図 2-2）

は古くから知られており[34-38]、重合反応の程度が吸収線量に比例することか

ら線量計として利用されている。さらに、ポリマーゲルに改良を加えて安定し

た感度を持ったポリマーゲル線量計が作製され、1992 年に Maryanski らが開発

[39]したポリマーゲル線量計が現在市販されている原型となっている。その後

Maryanskiらがさらに改良を進め[40]、1994年に MGS Research社よりゼラチン

に前述のアクリルアミド、ビスのモノマーおよび窒素を添加したポリマーゲル
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線量計が BANG®という名称で販売された。多くの研究者がポリマーゲル線量計

を入手できるようになり、従来からの課題であった 3 次元で線量評価できるツ

ールとして様々な放射線治療における線量評価に利用できることが報告された

[41-47]。 

しかし、これまでの研究ではポリマーゲル線量計の封入容器として酸素透過

度の小さいガラス材質やプラスチック容器等が使用され[33]、容器内に限定した

3次元線量評価がほとんどである。これらは、外部および内部要因によって形状

が変化しない形状保持性は担保されるが患者体輪郭への密着性および形状適合

性は得られていないのが現状である。ポリマーゲル線量計は乳房放射線治療の

ように広い照射野のビルドアップ領域を含む表面近傍の線量分布を 3 次元的に

評価できる可能性がある。本研究では従来のポリマーゲル線量計の使用方法を

検討し、乳房放射線治療における皮膚表面近傍の 3 次元線量評価ツールとして

の利用を検討する。 
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2-2.	 目	 的  

市販のポリマーゲル線量計を用いて日々の治療における位置再現性を保ち、

皮膚表面近傍の線量低下を補償するボーラス材として利用するとともに、臨床

で使われる治療計画装置では困難なビルドアップ領域の線量評価を行えるボー

ラス型ポリマーゲル線量計の開発を行う。そして、ボーラス型ポリマーゲル線

量計を乳房接線対向 2 門照射に使用したときの、皮膚表面近傍の線量分布の改

善と皮膚表面近傍の線量評価ツールとしての両性能を明らかにする。そのため

に、これまでの報告で明らかになっていない市販ポリマーゲルの元素分析を行

い、ポリマーゲルの特性を評価するとともに、放射線に対するエネルギー特性

を明らかにする。また、ボーラスとして使用するにあたり、酸素によって重合

反応が阻害されることを防ぐために酸素不透過シートへ封入して使用する。こ

のボーラス型ポリマーゲル線量計の線量特性を明らかにするとともに、実際の

治療計画では苦手とする皮膚表面近傍の線量計測を行う。最も正確に線量計算

が可能と言われるモンテカルロシミュレーションを使用し、ボーラス型ポリマ

ーゲル線量計および治療計画装置との比較、検討を行う。 
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2-3.	 方	 法  

2-3-1.	 ポリマーゲル線量計の元素分析  

本研究ではポリマーゲル線量計として市販されている BANG−kit（MGS 

Research 社、BANG3−pro）を使用した。この BANG−kit ポリマーゲル線量計は

ユーザが薬剤を調合して作製する。MGS Research社から提供されている手順書

に従い、BANG−kitポリマーゲル線量計に必要な薬剤を加熱、攪拌しながら投入

し作製し、線量計測に必要な形状を有する容器に封入する。ゲルは 20℃一定で

24 時間（1 日）静置することで凝固するため、密封容器に分配後は 20℃一定の

条件下で保存した。 

使用した BANG−kit は、これまで数種類開発および改良されており、過去の

報告からその元素組成ならびに組成割合が示されており、C、H、N、O の元素

からなることが報告されている[48-50]。しかし、本研究で使用した BANG−kit

の元素組成ならびに組成割合は報告されていない。そこで、別々に作製した 3

つの試料において、BANG−kitの元素組成ならびに組成割合を知るために元素分

析装置（エレメンタール社製）を使用して CHN−O元素分析を行い、元素分析に

基づいてボーラスとしての組織等価性、および線量計として必要な放射線特性

を有しているかを確認した。一般的な線量計測が水を用いておこなわれている

ことから、BANG−kitが水等価物質であること、そしてこのポリマーゲル線量計
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が人体組織と同じ放射線の吸収と散乱を有していることを確認する必要がある。

水等価物質としての検証は、水の光子に対する実効原子番号、質量減弱係数お

よび水の相対電子濃度と電子に対する全阻止能を比較することで行った。 

各元素の光子エネルギーに対する質量減弱係数𝜇/𝜌は、米国 NIST の XCOM 

[51]、混合物の電子エネルギーに対する全質量阻止能は米国 NIST の ESTAR を

用いて取得した[52]。BANG−kit は混合物であるため、混合物の質量減弱係数お

よび質量エネルギー吸収係数は式（2-1）により算出した。 

 

 𝜇/𝜌 =
𝜇
𝜌 !!

∙ 𝑃!  ・・・・・・・・・・・・(2− 1) 

 

ここで、𝑃!は元素𝑖の重量比である。本研究では衝突阻止能と質量阻止能を加算

した全質量阻止能の値を使用した。 

	 また、放射線治療領域の高エネルギー光子と物質の相互作用はコンプトン散

乱が主となり、深さによる吸収線量の変化は電子濃度に依存する。線量計とし

ての特性を明らかにするため電子濃度および実効原子番号を計算した。密度が𝜌、

その電子密度が𝜌!であるボーラスの電子濃度𝑛!は、式（2-2）および（2-3）から

算出した。 
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𝑛! = 𝜌! ∙ 𝜌 ・・・・・・・・・・・・・・・(2− 2) 

 

𝜌! = 𝑁! ∙
𝑍! ∙ 𝑃!
𝐴!

・・・・・・・・・・・・(2− 3) 

 

ここで、𝑍!は元素𝑖の原子番号、𝐴!は質量数、𝑃!は重量比、𝑁!はアボガドロ定数

6.022 × 1023 mol−1である。水との相対電子濃度比については式（2-4）で算出し

た。 

 

𝜌! 水、物質 =
(𝜌!)水
(𝜌!)物質

・・・・・・・・・・・(2− 4) 

 

さらに、ボーラス中で発生する低エネルギー光子の作用を無視できないこと、

および、治療計画装置で使用される CT値−電子濃度変換テーブルで密度を水と

仮定した深さに換算しているため、高エネルギー光子によるコンプトン散乱に

対して水と等価であるだけでなく、光電吸収に対しても同様の条件が必要とな

る。すなわち、光電吸収の寄与が大きい治療計画用 X 線 CT 撮影の際のエネル

ギー領域の光子に対しても水との等価性が要求される。光子に対する化合物お

よび混合物の実効原子番号𝑍!""は式（2-5）で算出できる。 
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𝑍!"" = 𝑎! ∙ 𝑍!!.!
!

!.!  ・・・・・・・・・・・・(2− 5) 

 

ここで、𝑎!は原子番号𝑍!に属する電子数の全電子数に対する割合であり式（2-6）

で算出できる。 

 

𝑎! =
𝑁! ∙ 𝑃! ∙ 𝑍!

𝐴!
1
𝜌!
・・・・・・・・・・・・(2− 6) 

 

2-3-2.	 ボーラス型ポリマーゲル線量計の作製  

ボーラスと同様に人体親和性を得て、形状保持性を持つように、本研究では

ポリマーゲル線量計を曲面や凹凸の形状にも柔軟に設置できる薄膜のビニル素

材でありながら、酸素透過が無視できるシートに封入した。シートは 3 層構造

のプラスチックフィルム（タマポリ社製、以下「酸素不透過シート」という。）

を使用した。この酸素不透過シートは、3層構造になっており中間層はガス不透

過性を有する EVOH（エチレン・ビニルアルコール共重合樹脂）となっている[53]。

酸素不透過シートのガス透過は 2 cc/m2･day･atm程度である[54]。 

	 用意した酸素不透過シートを袋状にし、脱気・密封が可能な真空パック器（朝

日産業社製）を利用して脱気後に注入口のシーリングを行った。注入量につい

ては 10 × 10× 1 cm3では 100 mLのように、必要な厚さが得られる量とした。 
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	 注入後は均一な厚さにとなるように型枠にて挟み込み、凝固するまで 20℃一

定のもと 24 時間静置した。作製したボーラス型ポリマーゲル線量計について、

その形状、厚さ、密着性、硬度等を市販のボーラスと比較することにより、日々

の治療における位置再現性を保ちつつ、密着性や形状適合性も保持できるかど

うかについて検討した。硬度計は TECLOCK GS−701N標準タイプを使用した。 

 

2-3-3.	 ボーラス型ポリマーゲル線量計の線量応答特性  

本研究は臨床で使用されている市販のボーラスと同様にボーラス型ポリマー

ゲル線量計が人体の形状への親和性および形状保持性を持つことに加えて、ポ

リマーゲル線量計としての機能を十分に有していることの確認が必要である。

そのため調合したポリマーゲルを酸素不透過シートで密封し、市販のボーラス

と同様の形状に成形したボーラス型ポリマーゲル線量計の線量応答特性につい

て検討した。 

ボーラス型ポリマーゲル線量計は 10 × 10 × 1 cm3にて作製し、図 2-4に示すよ

うに 1枚のボーラス型ポリマーゲル線量計に対して 10 MV−X線を用い、照射野

8 × 8 cm2において吸収線量が最大深で 0.0、2.0、4.0、6.0、8.0、10.0、12.0、14.0、

16.0、18.0、20.0 Gyとなるように 11枚に照射した。線量への変換は 1.5 T MR装

置にて𝑇!画像取得し、各線量にて照射された領域の中心 100 ピクセルの ROI
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（region of interest）内の平均値を𝑇!値とした。得られた𝑇!値から𝑅!値を算出し、

𝑅!値と事前に計測した線量より𝑅!値−線量特性曲線を作成した。 

 

2-3-4.	 MRIによる線量変換  

ポリマーゲル線量計は放射線の照射によって重合する性状の変化を MRI の𝑇!

画像で観察することで、𝑇!値から線量を知ることができる[47]。そのため、ポリ

マーゲル線量計による線量計測は、照射されたポリマーゲル線量計の𝑇!値の逆

数の𝑅!値から線量へ変換する関係をあらかじめ求めておく必要がある。 

	 本研究での𝑇!値の計測は Avanto 1.5T MRI system（Siemens Medical Systems, 

Erlangen, Germany）で図 2-3に示すように SE（Spin−echo）法で行われ、式（2-7）

および（2-8）より𝑅!値を求めた。 

 

𝑇! =
ln 𝑆! 𝑆!
𝑇𝐸! − 𝑇𝐸!

・・・・・・・・・・・・（2− 7） 

	  

𝑅! =
1
𝑇!

 ・・・・・・・・・・・・・・（2− 8） 

 

ここで、𝑇𝐸!および𝑇𝐸!は各々異なる 2つの TE（Echo−Time）であり、𝑆!および𝑆!は

各々𝑇𝐸!および𝑇𝐸!の信号強度である。繰り返し時間である𝑇𝑅は 3500 ms、
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𝑇𝐸!: 𝑇𝐸!は 30:100、スライス厚 3 mm、ボクセルサイズ は 1 × 1 × 3 mm3とした。 

 

2-3-5.	 ボーラス型ポリマーゲル線量計による深部線量分布  

ボーラス型ポリマーゲル線量計により深部線量を計測するために、図 2-5に示

すように水等価ファントム表面までの距離を 100 cm、照射野サイズを水等価フ

ァントム（京都科学社製）表面にて 10 × 10 cm2の条件で直線加速装置からの 

10 MV−X 線の照射を行った。照射された𝑅!値−線量特性曲線により線量へ変換

し深部線量分布を算出した。 

	 比較対象として、治療計画装置（Philips 社製）にて算出した深部線量分布を

ボーラス型ポリマーゲル線量計の深部線量分布と比較した。これによって、ビ

ルドアップ領域の線量応答特性を検討した。  
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2-3-6.	 乳房接線照射の線量分布改善の検討  

2-3-6-1.	 実測による線量分布評価  

臨床の乳房接線対向 2 門照射を想定し、作製したボーラス型ポリマーゲル線

量計を使用して実測による線量分布評価を行った。幾何学的配置は図 2-6に示す

ように 20 × 20 × 20 cm3の水ファントムの上層と片側側面を 1.0 cmのボーラス型

ポリマーゲル線量計と想定し、奥行き方向中央の面のボーラス左上端から右方

向に 2.0 cm、下方向に 2.0 cm の位置をアイソセンタとした。照射は Tilting 

technique 法によってビームの角度を 47.5 度と 222.5 度とし、下側のビーム端が

一致するようにした。前述した𝑅!値－線量特性曲線により線量へ変換し、ボー

ラス型ポリマーゲル線量計内部の線量分布を作成した。 

 

2-3-6-2.	 治療計画装置による線量分布評価  

治療計画装置を用いて乳房接線対向 2 門照射の治療計画を行った。乳房接線

対向 2 門照射の治療計画では PTV を設定して線量分布を評価することから、   

図 2-7のアイソセンタから奥行き方向±10 cm、水ファントム左上端から右方向に

3 cm、下方向に 3 cmの三角柱状の PTVとした。ボーラス型ポリマーゲル線量計

の有無による線量分布を評価するとともに、線量体積ヒストグラム（dose volume 

histogram；DVH）によって 3次元線量分布を評価した。 
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2-3-6-3.	 モンテカルロシミュレーション  

Synergy直線加速装置（ELEKTA）の 6 MVの X線ビームをコンピュータ上で

シミュレーションした。シミュレーションには、EGS4（Electron Gamma Shower 

code version 4）をベースにしている EGSnrc[55]を使用した。複雑なリニアックヘ

ッド構造は、BEAMnrc 計算パッケージ[56]を用いて正確に再現した。この時の

入射電子については、平均エネルギーおよびエネルギー分布、ターゲット入射

面の空間フルエンス分布のパラメータを決定する必要がある。入射電子のエネ

ルギー分布とターゲット入射面の空間フルエンス分布は半値幅を有するガウス

分布と仮定し、深部量百分率（Percentage Depth Dose：PDD）や軸外線量比（Off 

axis ratio：OAR）が最も一致したパラメータを用いた。線源−表面間距離（Source 

to surface distance：𝑆𝑆𝐷）が 100 cmとなる位置に放射線を計測するためのスコア

リング面を設定した。スコアリング面における照射野が 10 × 10 cm2 のときの

phase space file（放射線の種類、エネルギー、位置、進行方向等を計算したファ

イル）を取得した。また、シミュレーションでの統計誤差を減少させるため、

スコアリング面において制動放射分割法を用いた。範囲を半径 20 cm とし、分

割数を 100とした。表 2-1には、BEAMnrcで使用したパラメータを示す。なお、

X線ビームの phase space fileの取得には、1計算当たり約 3.6時間を要した。 

PDDや OARは DOSXYZnrc計算パッケージ[57]を用いてファントム内の水吸



 55 

収線量をシミュレーションし、図 2-8 のようなボクセル配置において取得した。

水ファントム上面が𝑆𝑆𝐷 = 100 cmの位置になるように設定した。 

	 PDDと OARの算出には、BEAMnrcで得られた X線ビームの phase space data

を使用した。表 2-2には、これらのシミュレーションに使用したパラメータを示

す。この条件での水吸収線量の計算には、1計算当たり約 3.2時間を要した。そ

して、あらかじめ測定した PDD および OAR に対するシミュレーションで得ら

れたPDDおよびOARの相対誤差を算出し、相対誤差が最も小さくなるBEAMnrc

シミュレーションパラメータの入射電子パラメータを決定した。 

 

2-3-6-4.	 モンテカルロシミュレーションによる線量分布評価  

ボーラスを含む皮膚表面近傍の線量分布は非電子平衡であるビルドアップ領

域となるため、この領域の線量計算が可能なモンテカルロシミュレーションに

よってボーラスの有無による線量分布の評価を行った。モンテカルロシミュレ

ーションに使用したボーラスは EGSnrcMP[58]を用いて BANG−kitの元素分析結

果に基づく元素組成と密度で反応断面積データを作成して DOSXYZnrc で使用

できるようにした。 

図 2-7 には治療計画と同様に乳房接線照射のモンテカルロシミュレーション

を行ったファントムの模式図を示した。同様に乳房接線対向 2 門照射を想定し
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た PTVを設定し、そして、ボーラス型ポリマーゲル線量計の有無による線量分

布を評価するとともに、DVHによって 3次元線量分布を評価した。  
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2-4.	 結	 果  

2-4-1.	 ポリマーゲル線量計の基礎検討  

2-4-1-1.	 ポリマーゲル線量計の元素分析  

表 2-3 には BANG-kit の元素分析の結果および比較した水と市販のボーラス

[39]の元素組成割合を示す。また、元素組成割合に基づき計算した物理量を示す。 

これより、元素組成は水素と窒素について、水、市販のボーラスおよび

BANG−kitで大きな違いは認められなかった。しかし、水では酸素の重量比は水

で 88.8％であり、市販のボーラスは 25.2％、BANG−kitは 73.6％と異なっていた。

さらに、炭素は市販のボーラスでは最も大きな割合を占め、BANG−kit では

14.2％であった。水と BANG−kit の密度は 4.0％、相対電子濃度は 2.6％、実効原

子番号は 2.5％の違いであった。 

	 図 2-9 および図 2-10 は表 2-3 の結果に基づき算出した水に対するそれぞれの

物質における質量減弱係数比と質量阻止能比を示す。これより、質量減弱係数

比は市販のボーラスと BANG−kit では同様のエネルギー特性を示しており、市

販のボーラスでは 0.2 ～ 3 MeV の範囲では水とほぼ同じであるが、BANG−kit

では 0.08 ～ 20 MeVの広い範囲では水と等価であることを示した。質量阻止能

比には市販のボーラスと BANG−kitでは同様のエネルギー特性を示しているが、

BANG−kitでは 0.01 ～ 20 MeVの治療計画から放射線照射におけるエネルギー
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領域で、一般的に線量計測で使用される水と等価であることを示した。 

 

2-4-1-2.	 ボーラス型ポリマーゲル線量計の作製  

図 2-11（左）および（右）にはボーラス型ポリマーゲル線量計と市販のボー

ラスの外観をそれぞれ示す。作製したボーラス型ポリマーゲル線量計は形状を

市販のボーラスと同様に作製できた。図 2-12 には円筒ファントムにボーラス型

ポリマーゲル線量計を配置した様子を示す。ボーラス型ポリマーゲル線量計は

凹凸や曲面に沿って配置でき隙間なく表面に密着していた。また、ボーラス型

ポリマーゲル線量計の硬度を表 2-4に示す。従来使用されている市販ボーラスお

よび水より硬度が、それぞれ 1.4倍および 7.6倍硬く作製できることを示した。 

 

2-4-1-3.	 ボーラス型ポリマーゲル線量計の線量応答特性  

図 2-13は𝑅!値－線量特性曲線を取得したボーラス型ポリマーゲル線量計の外

観示す。低線量領域は目視では観察できないが、2.0 ～ 20.0 Gyでは白濁化が容

易に観察できた。この照射後のボーラス型ポリマーゲル線量計を MRIにより撮

像し𝑅!値−線量校正曲線を作成した（図 2-14）。 
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2-4-1-4.	 ボーラス型ポリマーゲル線量計による深部線量分布  

図 2-15 はボーラス型ポリマーゲル線量計と治療計画装置による皮膚表面近傍

のビーム中心軸での深部線量分布を示す。1.0 cm の水等価深で正規化した深部

線量分布である。これより、皮膚表面近傍の深部線量分布は 0.5 cmから最大線

量深（1.3 cm）に近い領域において治療計画装置の計算結果と 5％以内で一致し

たが、表面近傍では 20％程度の差があることを示した。 

 

2-4-2.	 乳房接線照射の線量分布評価  

図 2-16は乳房接線対向 2門照射を想定し、作製したボーラス型ポリマーゲル

線量計による実測での線量分布を示す。相対線量が 100％に近いほど赤色で表さ

れ高い線量を意味している。これより、X 線ビームに一致してボーラス型ポリ

マーゲル線量計内部の 3次元線量分布を取得できた。 

	 図 2-17 は治療計画装置およびモンテカルロシミュレーションによる乳房接線

対向 2門照射の線量分布を示す。相対線量が 100％に近いほど赤色および線で表

され高い線量を意味している。図 2-17 の左右はボーラス無とボーラス有をそれ

ぞれ示している。図 2-17（a）および（b）の治療計画による PTV領域での比較

から、ボーラス無において PTV辺縁の特に皮膚表面近傍で線量が低下している

のに対し、ボーラス有では十分に処方線量が投与できていることを示した。図
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2-17（c）および（d）のモンテカルロシミュレーションによる PTV 領域での比

較から、治療計画と同様にボーラス無において PTVの辺縁の特に皮膚表面近傍

で線量が低下しているのに対し、ボーラス有では十分に処方線量が投与できて

いることを示した。加えて、モンテカルロシミュレーションでは治療計画より

も皮膚表面近傍のビルドアップ領域や PTVの左上端が高線量になるような詳細

な線量分布が得られた。 

図 2-18は治療計画とモンテカルロシミュレーションによる PTVの DVHを示

す。横軸は PTVに投与した相対線量、縦軸は PTVの正規化体積とした。ボーラ

ス有と比較してボーラス無では、皮膚表面近傍で線量を過小評価したため、治

療計画およびモンテカルロシミュレーションともに左側に変位した曲線となっ

た。また、線量分布を正確に表現しているモンテカルロシミュレーションの計

算結果から、臨床での線量決定に重要となる D95％（PTV体積の 95％をカバーす

る線量）は、ボーラス有では 95.5％であり、ボーラス無の 70.8％に比較して 25％

程度改善した。 
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2-5.	 考	 察  

調合して作製したポリマーゲル線量計の元素分析（表 2-1）により、BANG−kit

ポリマーゲル線量計の元素組成が明らかとなり、酸素の重量比は 73.6％であり、

市販のボーラスの 25.2％に比較して水の 88.8％に近いことを示した。市販の   

ボーラスの酸素の含有割合 25.2％と比較すると、エネルギー依存性が少ないた

めエネルギー特性が優れていると考えられる[50]。エネルギー特性が優れている

ため、一般的に線量計測の際に使用される水と同等に扱うことができ、線量計

測においても利点があると考えられる。さらに、炭素は市販のボーラスの構成

元素のうち最も大きな割合（63.9％）を占め、水では 0.0％およびポリマーゲル

では 14.2％であり大きく異なった。ICRUで定義されている人体の重量比による

元素組成は、酸素が 61％、炭素が 23％、水素が 10％である。BANG−kitの重量

比による元素組成を照らし合わせると、酸素が 73.6％、炭素が 14.2％、水素が

9.7％とほぼ人体等価であると言え、人体を想定して線量計測を行う場合にも有

用と考えられる。 

また、表 2-4に示すように作製したボーラス型ポリマーゲル線量計は市販のボ

ーラスと比較すると、水および市販ボーラスと比較すると、それぞれ 7.6倍およ

び 1.4倍の硬度を有していた。このことから、任意の形状で保持できる十分な硬

度を有していることを示した。任意の形状へ合わせたボーラスが作製可能であ
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るため、表在性の乳がん等の毎回の位置合わせ精度を担保するためのツールと

なると考えられる。これまでの報告ではポリマーゲル線量計の形状が線量計測

まで保持できることを前提としていたが、ボーラス型ポリマーゲル線量計の形

状を保持できれば、患者皮膚に配置する際の再現性も維持できると考えられる。 

酸素不透過シートは薄いものほどボーラスとして利用する際の柔軟性や密着

性に有利である一方、酸素を含有している場合にボーラス型ポリマーゲル線量

計の線量応答が低下することが知られている[33]。線量評価ツールとしての機能

を維持するためには、図 2-15 に示したように、本研究で今回入手できた酸素不

透過シートで十分であることが示唆された。また、得られた特性曲線は、Babic

ら[59]の報告したそれと同等であった。 

ボーラス型ポリマーゲル線量計の深部線量分布の結果（図 2-15）から、0.5 cm

から最大線量深に近い領域において治療計画装置の計算結果と 5％以内で一致

した。しかし、表面近傍では 20％程度の計測差があった。これは、治療計画装

置に導入されている深部線量分布が電離箱線量計によって取得されていること

が要因と考えられる。電離箱線量計ではビルドアップ領域において二次電子平

衡が成立しないため、過小評価になっていると推察される。一方、ボーラス型

ポリマーゲル線量計は、電離箱線量計のように空洞の電離体積を持たないため

正確に計測できる可能性が示唆された。 
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乳房接線照射を想定した線量分布（図 2-17）は治療計画装置およびモンテカ

ルロシミュレーションの全ての結果で、ボーラスを使用することにより皮膚表

面近傍まで十分に処方線量が投与できることを確認した。しかし、治療計画装

置ではビルドアップ領域の計算は前述通り過小評価であった。そのため、この

領域の線量をより正確に表現できるモンテカルロシミュレーションによってボ

ーラス型ポリマーゲル線量計内の線量を計算することで、実際のボーラス型ポ

リマーゲル線量計の特性を示すことが可能[47]であると考えられた。図 2-18 に

示した治療計画装置とモンテカルロシミュレーションによる DVHでは、両結果

とも、ボーラスの有無を比較するとボーラス有で線量分布が改善できる可能性

が示された。PTV内の最低線量で囲まれる体積を PTVの体積で除した値である

均一指標は 0.996であった。これまでの強度変調放射線治療を使用した報告では

0.824±0.076 であったことから[60]、高精度放射線治療と比較しても、大きく改

善された。乳房接線対向 2 門照射のように広い表在性の照射に対してボーラス

の有効性が明らかである。 

本研究の結果からボーラス型ポリマーゲル線量計の人体への密着性および形

状適合性が優れていることが示唆され、治療計画前に厚さが均一なボーラス型

ポリマーゲル線量計を乳房の形状に合わせ作製、固定し、治療期間中は形状を

維持したまま利用できると考えられる。また、線量応答特性、線量分布評価か
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らボーラスを使用しないと PTVには十分な処方線量が投与できないことを示し、

これを補償するためにボーラス型ポリマーゲル線量計が有用であることが示唆

された。ボーラス型ポリマーゲル線量計は、上述のように線量計測器として使

用でき、適切な保存することで放射線治療の実施期間以上に形態を保つことが

できるため、反復してボーラスとしての使用が可能と考えられる。  
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2-6.	 結	 論  

	 市販のポリマーゲル線量計を用いて日々の治療における位置再現性を保ち、

皮膚表面近傍の線量低下を補償するボーラス材として利用するとともに、臨床

普及の治療計画装置では困難なビルドアップ領域の線量評価が可能なボーラス

型ポリマーゲル線量計の開発を行った。 

さらに、ボーラス型ポリマーゲル線量計について、皮膚表面近傍の線量分布

を改善するためのボーラスと、皮膚表面近傍の線量評価ツールとしての両性能

を明らかにした。元素分析によって人体等価であり、体内の線量計測を行う場

合に有用性を示した。酸素の混入について新たに酸素不透過シートの利用につ

いて検討し、酸素不透過シートを使用した時の人体への密着性および形状適合

性、線量応答特性について良好な結果を得ることができ、ボーラスとして利用

できるボーラス型ポリマーゲル線量計を開発できた。 

乳房接線照射において、ボーラスを利用することによって線量分布を改善で

きることを、治療計画およびモンテカルロシミュレーションにて検証したとと

もに、放射線治療におけるボーラスの有効性について示した。我々の開発した

ボーラス型ポリマーゲル線量計は、直接人体表面に配置して放射線治療を行う

ことにより皮膚表面線量分布を改善をできるとともに、線量評価ツールとして

も臨床利用が期待できる。  
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図 2-1	 乳房放射線治療における接線対向 2門照射の方法 

 

  

   
 

 

 
   

 
 

 

 

(a) Tilting technique 法 (b) Half field 法 
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図 2-2	 ポリマーゲルに対する放射線ラジカル重合反応 
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図 2-3	 Spin-Echo法による𝑇!値画像の作成方法 
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図 2-4	 𝑅!値－線量特性曲線を取得するための幾何学的条件 
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図 2-5	 深部線量分布計測の幾何学的配置 
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図 2-6	 実測による線量分布評価における幾何学的配置 
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図 2-7	 治療計画およびモンテカルロシミュレーションにおける線量分布評価

の幾何学的配置と PTVの設定 

 
下段左はボーラス有、下段右はボーラス無の場合を示した。アイソセンタから

奥行き方向±10 cm、水ファントム左上端から右方向に 3 cm、下方向に 3 cmの三
角柱状の PTVとした。 
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表 2-1	 BEAMnrcシミュレーションパラメータ 

 

入射電子の平均エネルギー[MeV] 6.3 

入射電子のエネルギー分布の半値幅[％] 2.0 

入射電子束の半値幅[cm] 0.15 

ヒストリー数 5.0 × 109 

電子のカットオフエネルギー[MeV] 0.7 

光子のカットオフエネルギー[MeV] 0.01 

 

 

表 2-2	 DOSXYZnrcシミュレーションパラメータ 

 

ヒストリー数 5.0 × 109 

電子のカットオフエネルギー[MeV] 0.7 

光子のカットオフエネルギー[MeV] 0.01 
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図 2-8	 モンテカルロシミュレーションによる PDDとOARの取得ジオメトリー 
 
水ファントム上面が𝑆𝑆𝐷 = 100 cmの位置になるように設定した。PDDの取得
（上）では、水ファントム内部に 1.0 cmのボクセルをビーム中心軸に深さ 30 cm
まで、OARの取得（下）では 0.4 × 1.0 × 1.0 cm3サイズのボクセルをビーム

中心軸に垂直な水深 10 cmの位置に幅 30 cmと設定した。  
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表 2-3	 重量比による元素組成 

 

 
水 市販のボーラス BANG-kit 

H 0.112 0.099 0.097 ± 0.002 

C  0.639 0.142 ± 0.005 

N  0.009 0.026 ± 0.001 

O 0.888 0.252 0.736 ± 0.007 

Si  0.001  

Sn  0.000  

密度[g/cm3] 1.000 1.030 1.040 

相対電子濃度 1.000 1.018 1.026 

実効原子番号 7.51 6.82 7.32 
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図 2-9	 質量減弱係数比の比較 
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図 2-10	 質量阻止能比の比較  
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図 2-11	 外観（正面像および側面像） 

（左）作製したボーラス型ポリマーゲル線量計と（右）市販のボーラス 

 

 

 

(正面) 

(側面) 
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図 2-12	 ボーラス型ポリマーゲル線量計の曲面形状への配置 

曲面（上）および傾斜がある箇所（下）に配置してもボーラス型ポリマーゲル

線量計は曲面に沿って配置でき隙間なく表面に密着している。  
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表 2-4	 BANG-kit、市販ボーラスおよび水の硬度 

 

 
BANG-kit 市販ボーラス 水 

平均硬度 23.5 16.3 3.1 

 

  



 81 

 

 

 

 

図 2-13	 𝑅!値－線量特性曲線を取得したボーラス型ポリマーゲル線量計 

左上から 0.0、2.0、4.0、6.0、8.0、10.0、12.0、14.0、16.0、18.0、20.0 Gy で照
射した。  
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図 2-14	 𝑅!値－線量特性曲線 
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図 2-15	 ボーラス型ポリマーゲル線量計と治療計画装置の深部線量分布 
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図 2-16	 乳房接線照射法におけるボーラス型ポリマーゲル線量計の線量分布 

アイソセンタから奥行き方向±10 cm、水ファントム左上端から右方向に 3 cm、
下方向に 3 cmの三角柱状の PTVとした。 
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図 2-17	 乳房接線照射の線量分布の比較 

左列はボーラス無し、右列はボーラス有りを示す。上段（a）、（b）は治療計画
装置、下段（c）、（d）はモンテカルロシミュレーションで得られた線量分布を
表す。黒枠は全て PTVを示す。それぞれ、等線量曲線は相対線量 10％毎に記載
した。 
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図 2-18	 乳房接線照射の線量体積ヒストグラム(DVH) 

治療計画装置（上）とモンテカルロシミュレーション（下）において、それぞ

れボーラス有を実線でボーラス無をプロットで示した。 
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3-1.	 背	 景  

	 放射線治療は治療前に立案される治療計画に従った患者の位置を複数回の治

療において維持しなければならない。従来、放射線治療における位置合わせは、

体外指標であるラインマーカー（十字線）を患者皮膚面にマークし、このマー

クと治療室に備え付けられているレーザーポインターの十字線を合致させて実

施されている。近年では、体外指標だけでなく、腫瘍および体内臓器の位置関

係を把握するために X 線画像を用いて正確な放射線治療を行う画像誘導放射線

治療が普及してきている。治療装置に搭載されている X 線 CT 装置や透視装置

で体内の様子を観察しながら位置合わせを行うようになっている[61]。Langen

らは、それらの装置を使用した画像誘導放射線治療の有用性を示している一方、

患者の位置変位（位置合わせの変位や臓器の変位）は一般的な放射線治療効果

を低下させるかもしれないと報告している[62]。より精度の高い放射線治療を実

施するためには、患者を治療寝台上で正確に位置合わせを行った上で画像誘導

放射線治療を有効活用する必要がある。位置合わせを行う際に使用される補助

具として、非侵襲マスクや吸引バッグなどの固定具があり、放射線治療中の動

きを数 mmに制限することが可能である[63, 64]。複数回にわたる治療において、

腫瘍（ターゲット）に設定されたマージンのなかで治療を行う必要があり[63]、

さらに、毎回の治療中でも設定されたマージンのなかで治療されているか監視
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する必要がある[64]。これらを解決するための放射線治療装置と照射技術は技術

の進歩により現実的なものとなりつつあるが、その一方で、毎回の治療に要す

る時間は大幅に増加している[65-67]。 

	 高精度放射線治療では、位置精度が保証されているイメージングモダリティ

を使用して、照射前にターゲットを確認する。コーンビームコンピュータ断層

撮影法（cone beam computed tomography；CBCT）を用いて多くの方法が報告さ

れている。Thilimann らは、CBCT を使用して目標とする位置合わせを行う場合

には、複雑な固定具を用いた固定は必要ないと結論付けた[68]。Meyerらおよび

Guckenbergerらは、CBCTと 6軸の自由度を持ったロボット寝台を用いた場合は、

固定具を用いなくても患者の位置合わせの精度を大幅に向上できると報告した

[69, 70]。立体 X線撮像装置[71, 72]、超音波モーショントラッキング装置[73]、	

6軸の自由度を持ったロボット寝台[73-75]、3次元表面イメージング装置[76, 77]

においても、患者の位置合わせを正確に実施できることが示されている。X 線

を使用する場合は、放射線治療以外での被ばくが問題となっており、CBCTの一

般的な標準画質（位置合わせに耐えうる画質）における被ばく量は、1回の撮影

あたり頭部で平均 79 mGy、胸部で 10 mGyおよび骨盤部で 34 mGyとなってい

る[78, 79]。通常放射線治療は複数回に分割して治療する分割照射がおこなわれ

ているため、39 回に分割する前立腺の治療の場合には、毎回撮影した場合	 	
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1333.8 mGyの余分な被ばくとなってしまう。一方、イメージングモダリティ以

外では、赤外線マーカーを使用した報告があり、放射線治療の患者の位置合わ

せに必要な幾何学的な精度を達成できることが示されている[80, 81]。赤外線マ

ーカーは、照射した赤外線を反射する銀の微粒子が塗布されたマーカーである。

赤外線マーカーから反射された赤外線を、複数のセンサーまたはカメラで感知

することにより、赤外線マーカーの位置情報を正確に計測・把握することがで

きる。しかし、これらの報告では位置情報を取得するためのそれぞれの装置の

設置位置が常に正確でなければならず、正確さを担保するために日々の品質保

証および管理が必須とされる。また、患者の迅速な位置合わせのためにリアル

タイムで患者の位置を計算することが課題として挙げられている。これらの煩

雑さや課題により、放射線治療の分野では、赤外線マーカーをガイドとして位

置合わせの時間短縮を試みる研究やリアルタイムでの定量的な位置情報検出は

実施されていない。 
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3-2.	 目	 的  

	 放射線治療の分野では、赤外線マーカーをガイドとして位置合わせの時間短

縮を試みる研究やリアルタイムで可視化された定量的な位置情報検出は実施さ

れていない。そこで、本研究では、赤外線マーカーの位置情報取得精度の高さ

を生かして高精度放射線治療における体表の位置情報取得装置を開発し、経験

によって補完されてきた位置合わせを可視化する。これにより、オペレータの

手技にかかる時間と労力を最小限に抑え、X 線による被ばくを最低限にした上

で従来の位置合わせ精度を向上させることを目的とする。そのために、赤外線

マーカーをガイドとして位置合わせが可能な装置を開発し、その性能評価を行

う。この装置を利用し、実際の位置合わせを模擬して時間短縮効果および位置

合わせ再現性について検討する。また、治療中の患者の動きが腫瘍への投与線

量に大きな影響を与えることから、治療中のモニタリングについて検討する。 
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3-3.	 方	 法  
 

3-3-1.	 体表の位置情報取得装置の概要  

	 放射線治療中における患者の位置、姿勢の補正および呼吸運動の制御を簡便

に実施するために、本装置では、赤外線マーカーによる位置の 3 次元データを	

6台の赤外線カメラ（30万画素、最大撮影速度：250 fps、レンズ長：4〜12 mm）

で取得し、専用ソフトウェアにより 3 軸の変位量および角度を表示させた。	 	

図 3-1に赤外線カメラの配置例を示す。中央の治療寝台を囲むように、頭部から

骨盤部までの領域がカバーでき、体表は曲面であるため、1つ赤外線マーカーを

少なくとも 3 台の赤外線カメラで取得するように配置した。また、専用ソフト

ウェアは下記の計算をもとに 3軸の変位量および角度情報を表示させた。図 3-2

で定義した 3軸と各軸の回転方向を示した。各軸の矢印の向きは正方向を示し、

回転の矢印は全ての軸において CW（clock wise）を正方向とした。定義した	 	 	

3軸と各軸の回転方向に従った3軸の変位と各軸の回転のパラメータを使用して

表記される剛体運動による基準点 𝑝 の赤外線マーカーの変位 𝑢! 𝑣  は、基準点 

𝑝 から変位した点のベクトル 𝑥! 𝑣  と基準点 𝑝 のベクトルを 𝑥! 𝑝  とすると

式（3− 1）となる。 

 

𝑢! 𝑣 = ∆! 𝑝 + 𝑅! 𝑝 ∙ 𝑥! 𝑣 − 𝑥! 𝑝 ・・・・・・・・（3− 1） 
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ここで、∆! 𝑝  は、𝑗! 軸における変位 δ!
!! の変位ベクトルである。これは、基

準となる赤外線マーカーで事前に定義された基準点 𝑝 に対して式（3− 2）の

ように表される。 

 

∆! 𝑝 =
δ!!

δ!!

δ!!
・・・・・・・・・・・・・（3− 2） 

 

また、𝑅! 𝑝  は、同じ基準点に対する回転行列および𝑋、𝑌、𝑍軸の周りの回転で

あり、式（3− 3）のように表される。 

 

𝑅! 𝑝 = 𝑅!! ∙ 𝑅!! ∙ 𝑅!!・・・・・・・・・・・・（3− 3） 

 

ここで、𝑅!!、𝑅!!、𝑅!!  はそれぞれ式（3− 4）、（3− 5）、（3− 6）のように

表すことができる。 

 

𝑅!! =
   1   0 0
   0   − cos𝜃!! − sin𝜃!!

   0     sin𝜃!!   cos𝜃!!
・・・・・・・・・・（3− 4） 
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𝑅!! =
 cos𝜃!!    0     sin𝜃!!
0    1    0

−sin𝜃!!    0     cos𝜃!!
・・・・・・・・・・（3− 5） 

 

𝑅!! =
 cos𝜃!!  −sin𝜃!!    0  
 sin𝜃!!   cos𝜃!!    0  
0 0    1  

・・・・・・・・・・（3− 6） 

 

ここで、𝜃!!、𝜃!!、𝜃!!は𝑋、𝑌、𝑍軸の周りの回転において CCW（counter clock wise）

で定義された回転角度である。これらから算出した 3 軸の変位と角度情報は、

専用ソフトウェアにリアルタイムで表示させた。基準位置である治療計画に従

った患者の位置からの 3 軸の変位はそれぞれのマーカーに対して矢印として方

向と大きさを示した。図 3-3に示すように、角度については、3つのマーカーが

作る三角形で面を定義し、現在位置の面（●で作られた面）と基準位置の面（●

で作られた面）がなす角を傾きとして矢印（➡ ）で表した。矢印は回転の方向

と大きさを反映した。図 3-4に位置合わせの流れに沿った専用ソフトウェアの表

示画面を示した。図 3-4は、上から位置合わせ前、位置合わせ中、位置合わせ終

了の流れを示した。変位量の大きさと方向、角度の大きさと方向を矢印で示し

た。それぞれの矢印にはインジケータとしての役割を持たせるため、10 mm 以

上の変位がある場合は「赤色」、10 mm未満 5 mm以上の場合は「黄色」、2 mm

未満の場合は「緑色」として表示した。各赤外線マーカーの下方には、それぞ
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れの赤外線マーカーの変位量を示した。また、これまでの赤外線マーカーを使

用した位置合わせには、毎回の治療で赤外線マーカーを再現よく貼ることがで

きない課題があった。本装置では、位置が不変である絶対位置を補償する赤外

線マーカーを治療室に固定して、赤外線マーカーを貼る体表の位置をガイドす

る方法を採用し、毎回の治療で貼り付け位置の誤差を最小限にした。 

 

3-3-2.	 体表の位置情報取得装置の性能試験  

	 赤外線カメラと赤外線マーカーを使用して取得した位置情報が専用ソフトウ

ェアで正確に計算されているか確認するために、5、10、100、300、500 mm の

間隔で赤外線マーカーをプレートに貼り、実際の間隔とソフトウェアによって

算出された値の違いをそれぞれ 5 回の計測から求めた。さらに、これらの計測

結果より装置自体が持つ不確かさである残差を求めた。 

 

3-3-3.	 体表の位置情報取得装置の再現性試験  

	 赤外線マーカーを貼り付けた頭部ファントム（図 3-5）を基準となる位置から

3軸と各軸の回転を組み合わせて変位、回転させた。実際の治療で使用される固

定具を使用して実施した。変位、回転した頭部ファントムを基準位置まで位置

合わせする際のガイド機能が正確に変位量および角度を示しているか検討した。
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再現性のみに着目するため、剛体であるファントムを使用し、オペレータは治

療経験のない 5名で行った。 

 

3-3-4.	 時間短縮効果および位置合わせ精度の検証  

	 治療計画 X 線 CT 撮影時を基準として、治療室で患者位置合わせを行う放射

線治療の流れと同様の過程において、従来のレーザーポインターを使用した方

法と本装置との患者位置合わせの時間短縮効果および精度について検討を行っ

た。従来のレーザーポインターを使用した方法として、図 3-6（左）の体表に書

かれるラインマーカー（十字線）を図 3-6（右）のようにラインマーカーと治療

室に備え付けのレーザーポインターとを合わせる方法を採用した。患者を模擬

したボランティア 10名および 10名（経験年数中央値 7.2年）のオペレータにお

いて、それぞれ頭部、胸部および腹部骨盤部の 2 部位に分けて検討した。対応

のある t検定を実施し、従来のレーザーポインターを使用した方法と本装置との

患者位置合わせについて有意差検定を行なった。それぞれの赤外線マーカーの

貼り付け位置は図 3-7に示す。赤外線マーカーの貼り付け位置は赤丸（●）で示

しており、頭部（前額面、両こめかみ）、両肘、胸部（胸骨上縁、剣状突起）、

腹部（剣状突起と臍の中点）、骨盤（両腸骨陵、両大転子）とした。時間短縮

効果については、すべての赤外線マーカーが 3 mm以内となるまでの時間を計測
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した。また、位置合わせの精度は、時間短縮効果の計測で得られたそれぞれの

方法での平均所要時間内で合わせた値から算出した。 

 

3-3-5.	 治療中の体位保持のモニタリング  

	 「3-4.	  時間短縮効果および位置合わせ精度の検証」の患者を模擬したボラ

ンティア 10名において、位置合わせ精度の検証に継続して、一般的な放射線治

療の治療時間である 5 分間[65-67]での、頭部、胸部、腹部骨盤部の体表位置変

動を計測した。 
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3-4.	 結	 果  

3-4-1.	 体表の位置情報取得装置の性能試験  

	 6軸の変位量および角度情報を表示させる専用ソフトウェアを作成し、それに

よって算出される値は、既知量であるプレートに貼り付けた赤外線マーカーの

間隔と 0.5 mm以内で良好な一致を示した（表 3-1）。装置が持つ潜在的な残差

の平均は 0. 5 mmであることを示した（表 3-2）。 

 

3-4-2.	 体表の位置情報取得装置の再現性試験  

	 頭部 X 線 CT ファントムを使用した位置合わせの再現性試験の結果を表 3-3

に示す。本装置を使用した場合、位置合わせの平均値は 3 次元空間における変

位量 2.7±0.5 mm、角度 1.24±0.17度であった。 

 

3-4-3.	 時間短縮効果および位置合わせ精度の検証  

	 頭頸部および胸部および腹部骨盤部における患者位置合わせの時間短縮効果

を図 3-8および図 3-9に示した。患者を模擬したボランティア 10名について 10

名（経験年数中央値 7.2年）のオペレータで位置合わせを行った時の平均位置合

わせ時間を本装置と従来の方法でプロットした。横棒はそれぞれの平均値を示

した。図 3-8に示すように頭頸部では従来の方法で最大 163秒（最小 75秒）、
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本装置で最大 83秒（最小 39秒）となった。図 3-9に示すように胸部および腹部

骨盤部では従来の方法で最大 338 秒（最小 185 秒）、本装置で最大 152 秒（最

小 90秒）となった。両部位とも本装置は従来の方法と比較して、有意に患者位

置合わせ時間が短縮した（ p < 0.001 ）。頭頸部および胸部および腹部骨盤部に

おける患者位置合わせの精度を図 3-10および図 3-11に示した。患者を模擬した

ボランティア 10名について 10名（経験年数中央値 7.2年）のオペレータで位置

合わせを行った時の平均の基準位置からの変位量を本装置と従来の方法でプロ

ットした。横棒はそれぞれの平均変位量を示した。頭頸部では 2.5 mm以内、胸

部および腹部骨盤部では 3.5 mm以内での位置合わせが可能であり、従来の方法

と本装置との有意差は観察されなかった。 

 

3-4-4.	 治療中の体位保持のモニタリング  

	 治療時間に相当する時間内での患者の体表位置変位は、患者を模擬したボラ

ンティア 10名を色分けして図 3-12、図 3-13および図 3-14に示した。頭部では

図 3-12（a）に示すように前額の赤外線マーカーは最大 1.3 mmであったが、図

3-12（b）に示すように左右のこめかみにおいては最大 3.2 mmの変位が観察され

た。胸部および腹部においては、図 3-13 に示すように呼吸による体表の動きを

含んだ変位量となり解析できなかった。骨盤部においては、図 3-14（a）および
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（b）に示すように最大 9.8 mmの変位が観察された。 
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3-5.	 考	 察  

	 本装置では、3軸の変位量および各軸に対する角度情報を表示させる専用ソフ

トウェアを作成し、ソフトウェアによって算出される値は既知量と良好な一致

を示した（表 3-1）。また、本装置が持つ潜在的な残差の平均は 0.5 mmである

ことを確認した（表 3-2）。この残差から、本装置は放射線治療で許容できる装

置性能を有していることが示唆された。また、表 3−3 に示した剛体による位置

合わせでは、ねじれ等が無いため、比較的簡単に位置合わせが可能であるが、

オペレータが放射線治療の位置合わせ未経験者であっても十分に実施できるこ

とが示唆された。頭部の放射線治療を実施する場合、取り外し可能なマスクを

用いる非侵襲固定で 3.0 − 5.0 mmの平均変位の範囲内で精度を保証する必要が

ある[82, 83]が、本研究の結果はこれらの要件を満たした。さらに、再現性の結

果は、装置が潜在的に有している残差を含んでおり、十分に位置合わせガイド

機能を使用するのに十分な精度を有していることを示していると考えられる。 

	 時間短縮効果は、図 3-8および図 3-9に示すように、頭部、胸部および腹部骨

盤部の 2 部位において、本装置を使用すると有意に時間短縮することが示唆さ

れた。これは、3軸の変位はそれぞれのマーカーに対して矢印として方向と大き

さを示し、各軸の回転は 3 つのマーカーが作る三角形の面に対して矢印として

回転の方向と大きさを示したことが要因と考えられる。さらに、それぞれの矢
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印にはインジケータとしての役割を持たせるため、許容値を視覚的に判断しや

すいように色分けしたことも有効だった。従来の方法では、オペレータは、ラ

インマーカー（十字線）とレーザーポインターの十字線を合致させるために、

位置を合わせる方向や回転をその都度考える必要があった。本装置では患者の

位置を視覚的に理解しやすい表示とすることにより、オペレータは位置を合わ

せる方向や回転を客観的かつ定量的に認識することができた。そのため経験の

差に関係なく、どのオペレータも位置決めに要する時間を減少させることがで

きた。一方、位置合わせの精度は、頭部では 2.2 mm以内（図 3-10）、胸部およ

び腹部骨盤部においても、3.5 mm以内（図 3-11）であった。この値は、AAPM Task 

Group 13[84]に示される患者の位置合わせの許容値 5 mm以内を大幅に下回って

おり、放射線治療の適応となる部位全般に本システムを適用することが可能で

ある。しかし、従来の方法と比較しても、位置合わせの精度は有意に改善しな

かった。これまでの報告[80, 81]でも、赤外線マーカーを使用すると平均値は若

干良くなるが、有意な差は観察されていない。従来の方法および赤外線マーカ

ーは、両者ともに体表における位置情報であるため、体表を使用した位置合わ

せは、各部位において図 3-10および図 3-11に示した値が限界であると考えられ

る。これまで位置合わせを行なった後に画像誘導放射線治療として X 線画像を

取得し、その位置補正を行う必要があった。本システムを使用することによっ
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て、従来と同様の精度または有意差は見られなかったが若干の精度向上が結果

として示されており、39 回に分割する前立腺の治療の場合には、毎回撮影した

場合 1333.8 mGyの治療以外の被ばく線量[78, 79]を複数回に 1回の撮影に抑える

ことが可能となり、最低限に抑制した位置合わせが可能となると考えられる。 

	 頭部では治療時間に相当する時間内での患者の体表位置変位は最大 3.2 mmで

あった。図 3-12（b）の XY平面にランダムな位置変位が見られることから yawing

方向の回転が影響したと考えられる。これは、頭頂および額の固定の重要性を

示しており、この 2つを十分に固定すれば yawing方向の回転を減少することが

可能である。骨盤部では治療時間に相当する時間内での患者の体表位置変位が

最大 9.8 mmと大きな値を示した。図 3-14の Z方向にランダムな位置変位が観

察されることから、pitching方向に骨盤が変位したと考えられる。この変位を減

少させるために従来から行われている上部から骨盤を圧迫して覆う固定法は有

用であることを示した。骨盤部では、前立腺癌に対して高精度放射線治療を行

うことが多く、この結果は経時的なモニタリングの重要性を示している。治療

中の位置変位を抑制または治療計画にフィードバックすることにより、正確な

高精度放射線治療を実施できると考えられる。現在フィードバックの手法とし

て、X線撮影や X線透視を使用した方法が一般的である[71, 72]。本システムを

使用すると頭部、骨盤部においては位置合わせからの変位量および回転量が算
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出できるため、モニタリングによる治療以外の被ばく線量 13.67 mGy[78]を最低

限に抑制した高精度放射線治療が実施できる。しかし、図 3-13 に示すように胸

部および腹部骨盤部の位置変位は、様々な動きが重なり合い、患者の位置情報

を乱す要因となることを確認した。胸部および腹部骨盤部において、正確な患

者の体表位置変位のみを取得するためには、呼吸信号などの生理的な体動を除

いた体表位置情報を提供する改善が必要である。 
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3-6.	 結	 論  

	 赤外線マーカーの位置情報取得精度の高さを生かし、複数の装置を併用して

行われてきた放射線治療をより効果的に実施するために、赤外線マーカーを使

用した高精度放射線治療における体表の位置情報取得装置を開発した。赤外線

マーカーによってリアルタイムで可視化された患者体表の位置情報を使用して、

多角的な視点からの検討を行い、一連の治療過程における患者位置精度を包括

的に向上させ、高精度放射線治療において十分に使用できることを示した。前

述の課題はあるものの、臨床における位置精度を担保する包括的な装置として

の有用性および位置合わせにおける有用性を示すことができた。 

	 本装置は、オペレータに依存しない客観的かつ精度の高い定量的な位置情報

を取得でき、治療計画にフィードバックするデータを簡便に提供できることを

示した。また、位置合わせの手技を可視化することにより、オペレータの位置

合わせにかかる時間を従来の方法に比べ半分程度まで抑えられることを示した。

さらに、必要とされる一連の治療過程における患者位置精度で、位置合わせか

ら治療中のモニタリングにおける従来使用されている X 線画像取得のための治

療以外の被ばく線量を低減できることが示唆された。  
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図 3-1	 赤外線カメラの配置例 

 
赤外線マーカーによる位置の 3次元データを 6台の赤外線カメラ（30万画素、
最大撮影速度：250 fps、レンズ長：4〜12 mm）で取得  
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図 3-2	 3軸と各軸の回転方向の定義 
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図 3-3	 基準からの角度の定義 

 
 

3つのマーカーが作る三角形で面を定義し、現在位置の面（ピンク）と基準位置
の面（青）がなす角を傾きとして矢印（緑）で表した。角度の算出は式（12）
〜式（17）に従って算出した。 
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図 3-4	 位置合わせの流れごとの専用ソフトウェアの表示画面 

上から位置合わせ前、位置合わせ中、位置合わせ終了の流れを示した。それぞ

れの矢印にはインジケータとしての役割を持たせ、10 mm以上の変位がある場
合は「赤色」、10 mm未満 5 mm以上の場合は「黄色」、2 mm未満の場合は「緑
色」として表示した。各 IRマーカーの下方には、それぞれの IRマーカーの変
位量を示した。  
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図 3-5	 体表の位置情報取得装置の再現性試験に使用した赤外線マーカーを貼

り付けた頭部ファントム 
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図 3-6	 従来のレーザーポインターを使用した位置合わせ 

 
左図のように体表に書かれるラインマーカー（十字線）を右図のようにライン

マーカーと治療室に備え付けのレーザーポインターとを合わせる方法を従来の

方法とした。  
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図 3-7	 時間短縮効果および位置合わせ精度の検証に使用した 

赤外線マーカーの貼り付け位置 

貼り付け位置は頭部（前額面、両こめかみ）、両肘、胸部（胸骨上縁、剣状突

起）、腹部（剣状突起と臍の中点）、骨盤（両腸骨陵、両大転子）とした。  
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表 3-1	 赤外線マーカーが示す位置情報に関する性能試験 
 

赤外線マーカーの間隔 
(mm) 

算出した値 (mm) 

5.0 5.3 ± 0.2 

10.0 10.5 ± 0.1 

100.0 100.4 ± 0.2 

300.0 300.5 ± 0.3 

500.0 500.4 ± 0.3 

 
 
 
 
 
 
 
 
 

表 3-2	 装置が持つ潜在的な残差 
 

平均 (mm) 分散 (mm) 

0.5 2.9 
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表 3-3	 頭部 CTファントムを使用した位置合わせの再現性試験 
 

オペレータ 3次元における変位量 (mm) 角度 (度) 

A 2.3 1.03 

B 2.7 1.36 

C 2.1 1.51 

D 3.4 1.18 

E 3.0 1.13 

平均±標準偏差 2.7±0.5 1.24±0.17 
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図 3-8	 患者位置合わせの時間短縮効果（頭部） 

 
患者を模擬したボランティア 10名について 10名（経験年数中央値 7.2年）のオ
ペレータで位置合わせを行った時の平均位置合わせ時間を本装置と従来の方法

でプロットした。横棒はそれぞれの平均値を示した。  
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図 3-9	 	 患者位置合わせの時間短縮効果（胸部および腹部骨盤部） 

 
患者を模擬したボランティア 10名について 10名（経験年数中央値 7.2年）のオ
ペレータで位置合わせを行った時の平均位置合わせ時間を本装置と従来の方法

でプロットした。横棒はそれぞれの平均値を示した。 
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図 3-10	 患者位置合わせの精度（頭部） 
 

患者を模擬したボランティア 10名について 10名（経験年数中央値 7.2年）のオ
ペレータで位置合わせを行った時の平均の基準位置からの変位量を本装置と従

来の方法でプロットした。横棒はそれぞれの平均変位量を示した。 
 
  



 118 

 
 
 

 
図 3-11	 患者位置合わせの精度（胸部および腹部骨盤部） 

 
患者を模擬したボランティア 10名について 10名（経験年数中央値 7.2年）のオ
ペレータで位置合わせを行った時の平均の基準位置からの変位量を本装置と従

来の方法でプロットした。横棒はそれぞれの平均変位量を示した。 
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（a） 

 
 

（b） 

 
 

図 3-12	 頭部における治療中の赤外線マーカーの経時的な変位量 
（a）前額面の赤外線マーカーの変位量 

（b）左右のこめかみの赤外線マーカーの変位量  



 120 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

 
図 3-13	 胸部および腹部における治療中の赤外線マーカーの経時的な変位量 
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（a） 

 
 

（b） 

 
図 3-14	 骨盤部における治療中の赤外線マーカーの経時的な変位量 

（a）左腸骨陵の赤外線マーカーの変位量 
（b）右腸骨陵の赤外線マーカーの変位量 
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総	 合	 結	 論  

	 高精度の治療を行うためには患者の固定は非常に重要であり、たとえ画像誘

導放射線治療の技術を用いたとしても位置合わせ精度が不安定であれば、治療

全体の治療成績は担保できない。この問題を解決するために、様々な治療に関

して、治療体系を開発し、臨床上有用なデータを提供することができた。TSEB

に連続した寝台移動に固定具を併用し、従来の Stanford テクニックに比較して

大幅に位置制度を向上することが可能となった。また、ポリマーゲル線量計を

使用することによって、線量計としてだけでなく表在性の病変の固定具とボー

ラスとしても利用できることを示した。体表位置に赤外線マーカーを貼り付け、

開発した位置合わせ装置を使用することによって、詳細な体表位置情報を取得

することが可能となり、従来の画像誘導放射線治療による治療以外の被ばくを

低減できる可能性が示唆された。 

	 表在または空気や骨など明らかに密度の異なる物質が混在する箇所では、従

来の計測法が適用できず、正確に計測するために入射および散乱する X 線また

は電子線、散乱される 2次電子の挙動を十分に考慮しなければならない。TSEB

の線量計測には電離箱およびフィルムを使用し、表面線量の計測について方法

および計測結果を提示した。一般的な電子線より低エネルギーであり、質量阻

止能の再検討を必要とするが、正確かつ簡便な方法を提案できた。また、ポリ
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マーゲル線量計で皮膚表面近傍の線量を計測し、表面線量の推定が行えること

を示した。計測が難しい箇所の線量評価ツールとして有用である。 

	 本研究では、QCに着目して、様々な治療を行う際の 3次元的位置精度および

線量計測の向上を図った。体表面からのアプローチで位置精度の向上をはかり、

今後の放射線治療へ還元できるデータを示した。また、線量計測が難しい箇所

における計測を可能とするために様々な方法を議論し、医学物理的側面からア

プローチした。本研究では、前述の有用性を示した反面、問題点や改善点も指

摘した。今後の研究活動に反映させ、さらなる放射線治療の 3 次元的位置精度

および線量計測の向上に寄与できればと考える。 
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