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緒言 

 

放射線計測は原子力関係分野のほか、医療においても幅広く利用されている。し

たがって、新しい放射線計測技術の開発は、医療機器の性能向上や新しい医療装置

の開発に繋がる。北海道大学保健科学研究院医用生体理工学分野・石川研究室（旧医

学研究科医学物理工学分野）では、新しい放射線計測技術の開発を主たる研究テー

マとしており、これまでに多くの医療現場で役立つ計測機器の開発を行い、製品化

に至っている。 

最初に与えられた研究テーマとして、シンチレーション検出器として最も高いエ

ネルギー分解能を持つ LaBr3:Ce シンチレータについて、信号波形解析に基づいた自

己放射能に伴うバックグラウンドノイズの低減を試みた。LaBr3:Ce シンチレータは、

結晶に含有される放射性核種によってアルファ線を自己放射能として発生させてし

まうという欠点を有している。しかし、アルファ崩壊に伴う信号波形とガンマ線に

よる信号波形には僅かな違いがあるという先行研究からヒントを得て、信号波形の

最高値（ピーク値）と全積分電荷量の関係からこれらの信号を弁別できるのではな

いかと着想し、新しいパルス波形弁別法である PQD (peak-to-charge discrimination) 法

を開発した。PQD 法を用いることにより、信号波形の形からアルファ線とガンマ線

を高い精度で識別することに成功した。ピーク値と全積分電荷量はいずれも計測可

能な量であり、計測技術も確立していることから、実装の可能性も十分に高いと考

えられる。 

PQD 法は波形のピーク値と全積分電荷の比を解析するだけの簡単な方法であるが、

シンチレータの特性、特に発光減衰時間に対して高い感度を有していることが分か

っており、このことは核医学分野にて利用されている PET（positron emission 

tomography）装置において重要な意味を持つ。PET 装置では、FOV（field-of-view）

中心に比べて辺縁部で再構成画像の分解能が低下することが知られている。PET 装

置でよく利用される Ce ドープシンチレータでは、微量添加物である Ce の濃度を変

化させることにより、発光減衰時間が変化することが知られている。Ce 濃度の異な

る GSO:Ce (Gd2SiO6:Ce) シンチレータを積層することで、シンチレータ内での深さ

方向の相互作用位置情報を取得するDOI (depth-of-interaction) 法を利用して辺縁部の

分解能低下を改善した DOI-PET 装置が開発されている。PQD 法は高精度で Ce 濃度

の異なる GSO:Ce シンチレータからの信号を弁別できるため、PQD 法を DOI-PET 装

置に応用可能であると考え、PQD 法を用いた DOI-PET 検出器の基礎検討を行った。

実測による検討として、異なる 4 種類の Ce 濃度を持つ GSO:Ce シンチレータを用

いて 4 層 DOI 検出器の実現可能性検討を実施した。その結果 PQD 法を用いること
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により誤検知率 3%以下という高い精度で各シンチレータからの信号を弁別できる

ことを確認した。また積層状態における 662 keV 全エネルギーピークに対するエネ

ルギー分解能は FWHM (Full width at half maximum) で約 10.95 %であり、DOI-PET 装

置への実装において十分な性能を示した。 

DOI-PET 装置の実現可能性が実測により証明されたことから、より現実的な DOI-

PET 装置についてデザインの検討を行った。DOI 法を用いた PET 装置では、FOV 径

が小さいほど DOI 法の効果が顕著であることから、モンテカルロコード Geant4 を用

いて PQD 法を実装した小動物用 PET 装置のデザインの検討と性能評価を行った。

現在小動物用 PET 装置に要求される理想的な空間分解能は 0.5mm と言われている

が、既存の装置では要求される空間分解能は達成されていない。また小動物用 PET

装置では検出効率が空間分解能に大きく寄与するが、PET 装置では検出器と読み出

し素子の形状の関係から検出器が設置できない空間が生じてしまい検出効率が低下

している。そこで検出器をテーパー状とすることで、検出器が設置されていない空

間を極力減らすことによる検出効率の改善に着想した。現在製品化されている装置

に実装されている積層型 DOI 検出器では、テーパー状の検出器配置が困難であるが、

PQD 法を用いた DOI 検出器であれば積層型テーパー状の検出器配置が可能である。

また先行研究で検討されているテーパー状のデザインでは、DOI 情報を取得する際

エネルギー分解能が低下するという報告があり、またシンチレータ自体をテーパー

状に加工しているため製作コストの増加が懸念されている。本研究で開発した PQD

法による 4 層 DOI 検出器を応用することで、これらの問題を解決するテーパー状

PET 装置が可能であると考えた。本研究では従来の PET 装置とテーパー状の PET 装

置における検出効率の差と、OSEM (order-subset expectation maximization) 法による画

像再構成を用いた空間分解能を比較した。 

 本論文ではテーパー状 PET 装置の実現可能性の検討に至るまでの各技術開発の研

究課程を 3 章構成で論じていく。第 1 章では LaBr3:Ce シンチレータによるアルファ

線とガンマ線の弁別を行うための PQD 法の具体的な手法を論じ、第 2 章では PQD

法を用いた GSO:Ce シンチレータによる 4 層 DOI検出器の性能を実測によって評価

した結果が論じられている。第 3 章では第 1, 2 章の結果に基づいた 4 層 DOI 検出器

を利用した高検出効率を示すテーパー状 PET 装置の実現可能性について論じている。 
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本文中および図中で使用した略語は以下のとおりである。 

 

ADC  Analog-to-digital converter 

BG  Background 

CAMAC Computer-Aided measurement and control 

DC  Direct current 

DOI  Depth-of-interaction 

FFT  Fast Fourier transform 

FOM  Figure of merit 

FOV  Field of view 

FPGA  Field programmable gate array 

FWHM  Full width at half maximum 

GAGG  Gd3Al2Ga3O12, Gadolinium Aluminum Gallium garnet 

GSO  Gd2SiO6 

GPU  Graphics processing unit 

LOR  Line of response 

LuAG  Lu3Al5O12,
 Lutetium Aluminum garnet 

PET  Positron emission tomography 

NIM  Nuclear instrument modules 

OSEM  Order-subset expectation maximization 

PMT  Photomultiplier tube 

PQD  Peak-to-charge discrimination 

Si-PM  Silicon photomultiplier 

TOF  Time of flight 

VOR  Volume of response 
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第 1 章 

LaBr3:Ce シンチレータを用いた新しい信号パルス波形

解析によるアルファ崩壊自己放射能の除去 

 

1. 緒言 

 放射線計測を行う場合検出器の選定は非常に重要であり測定粒子やエネルギー、

また測定環境も考慮して適切な放射線検出器を選択する必要がある。現在多種多

様な放射線検出器が存在するが、多くの場合入射放射線と検出器の相互作用を電

気信号として取得している。電離箱などのガス検出器は直接電離量を測定し、半導

体検出器では入射放射線によって生成されたホール正孔対を測定している。一方

シンチレーション検出器は入射放射線のエネルギー付与に比例した発光強度を持

つため、光電子増倍管などを用いて光子を電子に変換し測定を行うのが一般的で

ある。上記の様に放射線検出器とは測定に至るまでの物理過程が異なるため同様

の放射線を測定しても検出器によって応答が異なり、特に検出効率やエネルギー

分解能、時間応答などに注目して検出器は選択される。検出効率は物質の密度や原

子番号、また検出素子のサイズに依存し一般的に重い元素を用いた無機シンチレ

ータの検出効率が優れている。検出効率は透過性の高い高エネルギーガンマ線の

測定や、多くのイベント数を必要とするイメージングデバイスにおいて重要であ

る。エネルギー分解能は複数の核種が存在する環境放射線などにおいてそれらを

識別するために重要であり、一般的に半導体検出器が高い性能を有している。また

511keV 対消滅ガンマ線を測定している PET (Positron emission tomography) 装置で

はコンプトン散乱によってエネルギーが低下した成分が画質を低下させるが、十

分なエネルギー分解能を持つ検出器であれば 511keVの γ線のみを測定し散乱線を

除去することが可能である。ガンマ線スペクトロメトリーや放射線計数などの測

定は放射線を 1 つ 1 つ識別し解析することが前提であるが、入射放射線の数が多

くなると検出器の時間応答が長い場合それらの識別が困難になり複数の信号が同

時に計測されてしまう。一般的に検出器の時間応答は有機シンチレータ、無機シン

チレータ、半導体検出器の順に早くこれらは物理過程に起因しているため検出素

子の材質に依存している。 

 近年様々な材質を用いた無機シンチレータが研究開発され性能が飛躍的に向上

している。主要なシンチレータの特性をまとめた表 1-1から分かるように、LaBr3:Ce 
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シンチレータは発光量が多く非常に高いエネルギー分解能と早い時間特性を有し

ている 1-3。LaBr3:Ce シンチレータは現在個体検出器において最もエネルギー分解

能の高い高純度 Ge 半導体検出器の代替機としても注目されている 1, 2。また

LaBr3:Ce シンチレータは非常に短い発光時間を有しており時間特性も優れている
3。さらに LaBr3:Ce シンチレータは発光特性に温度依存性が少なく、広い温度範囲

でガンマ線のエネルギーと発光量の線形性が維持している 4。しかしシンチレータ

を用いて放射線検出器を作成する場合、一般的に光電子増倍管や Si-PM (Silicon 

photomultiplier)といった温度依存性が存在する光子電子変換装置を用いるので、

LaBr3:Ce シンチレータの温度特性を十全に発揮するためには読み出し素子にも注

意する必要がある 5, 6。LaBr3:Ce シンチレータは放射線損傷にも強い耐性を示して

おり、放射能の高い環境でも安定して動作可能であり重粒子や中性子の計測でも

利用されている 7, 8。それらの高い性能は環境放射線計測用のサーベイメータや

TOF (Time of flight) 測定、また PET 装置の検出器への応用が可能であり LaBr3:Ce 

シンチレータを用いた装置開発は世界中で行われている 3, 9。一方 LaBr3:Ce シンチ

レータの欠点として潮解性があることが挙げられ、結晶そのものを大気中で取り

扱うことは困難である。また LaBr3:Ce シンチレータに含有される放射性核種の崩

壊に起因して、常にシンチレータ内部から自己放射能バックグラウンド信号が発

生しているという欠点がある 10 (図 1-1)。 

LaBr3:Ce シンチレータに含有される放射線核種は複数存在し、アルファ線、ベー

タ線、ガンマ線のすべてが自己放射能として計測される 10。含有される 138La は電

子捕獲(66.4%)により 138Ba になり、1436 keV のガンマ線と 32 keV の Ba K-X 線を

放射する。また 138La は、ベータ崩壊(33.6%)により終端エネルギー255keV のベー

タ線と 789keV のガンマ線を放出する。LaBr3:Ce シンチレータは 227Ac 系列の核種

を含有しており、それらは 5~6 MeV のアルファ線を放出すると同時に 100~500keV

程度の特性ガンマ線を放出している。一般的にシンチレータは発光量の入射粒子

依存性(アルファベータ比)が存在し 11、光子や電子に比べ原子番号の大きな粒子ほ

ど発光量は少なくなる。LaBr3:Ce シンチレータでは 5~6 MeV のアルファ線は 1.6~3 

MeV 程度のガンマ線のエネルギー付与による発光量と等価である 10。アルファベ

ータ比はシンチレータの材質や添加物に依存し、LaBr3:Ce シンチレータではさら

に Sr などの添加物を加えることでアルファベータ比を小さくすることが可能であ

る 12。上記の様に LaBr3:Ce シンチレータは広いエネルギー範囲にわたって様々な

粒子の自己放射能を持っているが、138La 崩壊に起因する 1436 keV のガンマ線など

はエネルギー校正にも利用可能であり、自己放射能を利用した測定も可能である。

これらの自己放射は比較的イベント数が少なく、計数率が高いイベントを測定す

る場合は無視できるが、計数率が低い実験に用いる場合は無視できない。一般的な
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対策として自己放射能の情報を事前に取得し測定後にそのデータを減算するとい

うバックグラウンド除去法があるが、減算の誤差伝搬により統計誤差は加算され

てしまい微弱な信号を検出する場合はシグナルノイズ比の低下が問題となる。ま

た事前に測定した自己放射能にはその環境における環境放射線も混在するため、

高精度で自己放射能のみを測定するには遮蔽室などが必要である。近年検出効率

増加のため巨大な LaBr3:Ce シンチレータも多く作成されているが 13、巨大化に付

随しこれらの自己放射の計数率も大きくなるので、この自己放射に対する研究は

結晶の巨大化技術の進歩と共に進められるべき必要不可欠なものである。 

 

 

表 1-1 シンチレータ特性表。 

シンチレータ 

の名称 

密度 

[g/cm3] 

発光 

波長* 

[nm] 

発光量** 減衰 

時定数 

[ns] 

エネルギー 

分解能*** 

潮解性 自己 

放射能 

NaI:Tl 3.67 415 45000 230 5.6% Yes No 

BGO 7.13 480 8000 300 12% No No 

GSO:Ce 6.71 435 9000 30~60 10% No No 

LYSO:Ce 7.4 428 20000 40 9% No Yes 

GAGG:Ce 6.63 520 60000 88 6.3% No No 

LuAG:Pr 6.7 312 22000 20 4.2% No Yes 

LaBr3:Ce 5.3 380 63000 16 3% Yes Yes 

CeBr3 5.2 380 60000 17 4% Yes No 

SrI2:Eu 4.6 430 80000 800 3.4% No No 

* 発光波長分布の最大値における波長。 

** 1 MeV あたりの発生光子数。 

*** 622 keV ガンマ線全エネルギーピークにおけるエネルギー分解能(FWHM)。 
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図 1-1 LaBr3:Ce シンチレータは含有する放射性核種の崩壊によってアルファ

線、ベータ線、ガンマ線の自己放射能を有する。またアルファ線とガンマ線の

イベントにおける光電子増倍管の出力波形はピーク付近に僅かな差が存在す

る。 

 

一方多くのシンチレータでは発光時間特性の入射粒子依存性が報告されている
14-17。特に有機シンチレータでは中性子とガンマ線において発光時間が大きく異な

る特性を示すものがあり、測定したパルス波形からその差を検出し波形の情報か

ら入射粒子を識別するパルス波形弁別という解析方法がある 14, 15。放射線計測に

おいて粒子識別を行う方法は多数存在するが、このパルス波形弁別は単一の読み

出しで複数の粒子が識別可能という点で優れている。無機シンチレータにも入射

粒子に依存した発光時間特性の変化は報告されており 16, 17、パルス波形弁別を用

いた LaBr3:Ce シンチレータのアルファ線バックグラウンド除去はすでに検討され

ている 18, 19。先行研究によると LaBr3:Ce シンチレータが接続された光電子増倍管

の出力パルス波形において、アルファ線とガンマ線による波形はピーク付近に僅

かな差があるという報告がある 19(図 1-1)。しかしその差が微小であるため多くの
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先行研究で LaBr3:Ce シンチレータにおけるパルス波形弁別は適切ではないと報告

されている 18。先行研究として成功が報告されているものは、波形のピーク付近に

適当な大きさの積分窓を作成し、その領域の積分電荷と波形の全積分電荷の比を

用いてアルファ線とガンマ線のイベントを識別しているが、完全な識別には至っ

ていない 19。またこの方法では任意に決めた積分窓の範囲に精度が強く依存して

しまい、積分窓を測定回路で作成する場合電圧ノイズに起因して積分窓が時間方

向にばらついてしまうという現象も生じていると考えられる。 

一方ガンマ線スぺクトロメトリーにおいて、極端にエネルギーが低い領域(光電

効果領域)や高エネルギー領域(飽和領域)でなければ、信号パルス波形のピーク値

はエネルギーと線形であり信号パルス波形の全積分電荷 Q も同様であるとされて

いる。したがってその比 Vp/Q は一つの信号パルス波形に対して一意に定められ、

線形性が保証されているエネルギー領域では定数となると考えられる。しかしア

ルファ崩壊に起因する信号パルス波形は、ピーク付近でガンマ線の信号パルス波

形と形が異なるので Vp/Q の定数がガンマ線と異なるはずである。そこで、時間方

向の情報を用いない信号パルス波形のピーク値 Vpと全積分電荷 Q という、いずれ

も測定可能な値だけを用いたVp/Q値によってパルス波形弁別が可能ではないかと

考えた 20。第 1 章では開発した PQD (peak-to-charge discrimination) 法の詳細な説明

と、本手法を用いた LaBr3:Ce シンチレータのアルファ線自己放射能除去精度につ

いて説明する。 
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2. 方法 

2-1 データ収集システム 

PQD 法では、信号パルス波形データの形状が最も重要であることから、信号パ

ルス波形に影響を与えるような波形整形増幅器等の回路は使用せず、Φ1.5“×1.5” 

LaBr3:Ce シンチレータ(38S38/2/B380, BrilLanCeTM, Saint-Gobain)に接続された光電

子増倍管(R6231-100, 浜松ホトニクス(株))の出力を直接オシロスコープ (Wave 

Runner 64xi, LeCroy, 5GS/s) に入力して波形データを取得した(図 1-2)。オシロスコ

ープの周波数帯域幅は 600 MHz であり、入力インピーダンスは 50 Ω に設定した。

また本測定では光電子増倍管に 1000 V の供給電圧を与えた。PQD 法を行うための

解析コードはC++言語を用いて作成した。自作の解析コードではDC (Direct current) 

offset correction, normalize, FFT (Fast Fourier transform) noise analysis, moving average

などのフィルタ処理を自由に設定できるように工夫を施した。 

 

2-2 高周波電気ノイズ除去とその影響について 

一般的にシンチレータを装着した光電子増倍管の出力パルス波形における全積

分電荷 Q は、シンチレータへのエネルギー付与と比例関係にあるとされている。

本研究では LaBr3:Ce シンチレータの自己放射能から得られた信号パルス波形の全

積分電荷に対してヒストグラム解析を行い、自己放射能エネルギースペクトルを

取得した。また PQD 法で使用する信号パルス波形のピーク値 Vp は高周波の電気

ノイズの影響を大きくうけることが容易に想像される。したがって高周波電気ノ

イズ除去の為に信号パルス波形の移動平均(2ns 幅)をとる解析や、FFT によるノイ

ズの周波数解析から 50MHz ローパスフィルターを用いる解析を行った。本研究で

はノイズ除去前後ピーク電圧と全積分電荷の変化に対する検討を行った。 
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図 1-2 LaBr3:Ce シンチレータの自己放射能によるパルス波形データ

取得のための実験体系。 
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2-3 Peak-to-charge discrimination (PQD) 法における閾値の設定 

 一般的に放射線計測において、信号パルス波形のピーク値 Vpと全積分電荷 Q に

おけるヒストグラムは十分な統計数があれば正規分布をとる。したがって Vpと Q

はそれぞれ正規分布における σVp
、σ𝑄 という標準偏差をもち、その比である Vp/Q

は誤差伝播により決定される σVp/𝑄 という標準偏差が存在する。PQD 法ではこの 

σVp/𝑄 からアルファ線とガンマ線のイベントを識別する閾値を決定する。誤差伝播

の式を理論的に解くと式(1-1)が得られる。 

σV𝑝/𝑄 = √(
1

𝑄
𝜎𝑉𝑝

)
2

+ (
𝑉𝑝

𝑄2
𝜎𝑄)

2

 

            =
1

𝑄
√𝜎𝑉𝑝

2 + (
𝑉𝑝

𝑄
)

2

𝜎𝑄
2 

(1-1) 

式(1-1)より Vp/Q 値 を一定と仮定すると、Vp/Q の標準偏差は積分電荷 Q (エネル

ギー)に反比例することが分かる。つまり、全エネルギー領域で一定の閾値を決め

る方法は適切ではなく、得られた全積分電荷に従って閾値は決定されるべきであ

る。したがって PQD 法で用いる閾値ではこれらの理論に基づき式(1-1)の傾きを持

った全積分電荷の関数を用いる。この閾値関数を作成するためには、広いエネルギ

ー範囲におけるガンマ線の Vp/Q 値の積分電荷依存性を測定する必要がある。一方

LaBr3:Ce シンチレータには自己放射能として 1.468 MeV 以下にガンマ線とベータ

線のイベントが分布したデータが存在する。したがってこの自己放射の分布から

閾値関数の作成が可能であり、特に外部の線源を用意する必要がない。これらの理

論を証明する為に、LaBr3:Ce シンチレータの自己放射のみを利用した閾値関数の

作成と、その関数を用いたアルファ線の識別を試みた。 

  



15 

 

2-4 PQD 法によるアルファ崩壊自己放射能除去精度の評価 

 PQD 法によるアルファ崩壊イベントの除去率を定量的に評価するためには、ア

ルファ崩壊イベントの数を正確に知る必要がある。しかし、ガンマ線のイベントと

混在するアルファ線イベントの数を正確に知ることは困難である。したがって本

研究では広く一般に用いられているバックグラウンド減算解析によるアルファ線

除去の結果と PQD 法による結果を比較した。 

本実験ではアルファ崩壊に起因するイベントが存在するエネルギー領域(1.5～

3MeV)の単色外部ガンマ線源を用い、弁別能の検証を行った。単色ガンマ線源には

1.883 MeV ガンマ線を放出する 68Ga 線源として Ge/Ga-68 線源((CS-6-14, 12.4 kBq, 

Siemens Medical Solutions))を使用した。この線源は 511 keV 対消滅光の線源として、

PET の校正によく利用される密封線源である。この単色ガンマ線を用いて線源の

有無の状態を引き算するバックグラウンド減算解析を行い、アルファ線イベント

と混在した分布から 1.883 MeV の全エネルギーピークのみの分布を取得する。バ

ックグラウンド減算法で得られた結果を真の分布と仮定して、PQD 法によって正

確にアルファ線イベントが除去できているか評価した。2 つのアルファ線除去解析

における結果を定量的に比較するため、1.883 MeV 全エネルギーピークの分布に

対してガウス関数を用いたフィッティング解析を行った。 
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3. 結果 

3-1 高周波電気ノイズ除去とその影響について 

ノイズ除去操作前後の信号パルス波形と、そのピーク値と全積分電荷を図 1-3 (a-

c) 示す。図 1-3 (a-c) に示す信号パルス波形はガンマ線が 511keV のエネルギー付

与を LaBr3:Ce シンチレータに与えた場合の信号パルス波形である。また図 1-3 (a) 

に示す信号パルス波形はノイズ除去前であり、図 1-3 (b, c)はそれぞれ移動平均と

FFT ローパスフィルターを用いてノイズ除去を行った信号パルス波形である。こ

れらの結果より、ノイズ除去前後のピーク値を比較すると約 4.7%の差が生じてい

ることが示された。ピーク値は真のピーク値にノイズの大きさが加算されるので、

ノイズを除去する前の方が大きい値をとっている。また移動平均と FFT ローパス

フィルターによるノイズ処理において、ピーク値はほとんど変化していないため、

両者におけるピーク値に対するノイズ除去性能はほぼ同様であると示された。 

信号パルス波形の全積分電荷はピーク値と異なりノイズ処理前後で大きく変化

していないことが図 1-3 (a-c)で示されている。フーリエ解析によるとすべての波形

は複数の三角関数の積算で表現可能ある。したがって電気ノイズも三角波の積算

で形成されているので、積分によってそれらの高周波ノイズが除去されている。つ

まり、全積分電荷を取得する際すでに高周波ノイズが除去されているので、図 1-3 

(d) に示すようにノイズ処理前後でエネルギー分布は変化していない。本研究では

全積分電荷を用いてエネルギースペクトルを取得しているので、図 1-3 (d)に示す

ノイズ除去前後のエネルギースペクトルにも差が生じていない。これらの結果よ

り、ノイズ除去の操作によってデータ欠損が生じていないことが示された。 
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図 1-3 (a) ノイズ処理前、(b)移動平均、(c)FFT ローパスフィルタによるノイ

ズ除去後の LaBr3:Ce シンチレータ出力波形。(d)ノイズ処理前後の LaBr3:Ce シ

ンチレータ自己放射能エネルギースペクトル。 
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3-2 PQD 法における閾値の決定 

 図 1-4 (a) に LaBr3:Ce シンチレータの自己放射能における、Vp/Q 値の積分電荷

依存性(エネルギー依存性)を解析した結果を示す。図 1-4 (a) ではアルファ崩壊に

起因するイベントが分布する 1.5～3 MeV の領域において 2 つの離散的な成分が確

認できる。この 2 つの成分は等しい全積分電荷かつ Vp/Q 値が異なるということを

示しており、アルファ線による信号パルス波形はガンマ線よりもピーク値が大き

くなるという先行研究結果から 19、Vp/Q 値が大きい方の分布がアルファ線である

と示唆される。また 1.5～3 MeV の領域におけるガンマ線の要素は、コンクリート

内に含まれる 208Tl から発生する 2.615 MeV のガンマ線と考えられる。 

図 1-4 (a) から、エネルギーが大きくなるにつれて Vp/Q 値が減少していること

が分かる。ピーク値と全積分電荷がエネルギーに対して両者とも線形であれば、全

エネルギー領域において Vp/Q 値は一定となるはずである。しかし図 1-4 (a) では

明らかに全積分電荷に対して負の勾配となっているので、ピーク値と全積分電荷

の線形性が破れていることが考えられる。PQD 法では一定の値をとる Vp/Q 値に

対して誤差を関数化し閾値関数を作成するので、Vp/Q 値全体に負の勾配がある場

合は閾値の設定が困難となる。この Vp/Q 値の負の勾配を補正するため、ピーク値

の全積分電荷に対する依存性を調べた(図 1-4 (c))。図 1-6 (c)に示すように、低エネ

ルギー領域ではピーク値と全積分電荷の線形性が保たれているが、1.5 MeV 以上

では徐々に線形性が破れていることが示されている。本研究ではこのピーク値の

飽和現象を補正するため、飽和曲線を適切な関数で再現しピーク値を補正した。飽

和補正後の真のピーク値を VpCorr. とすると、補正後は全積分電荷 Qに対して VpCorr. 

=αQ (α=const.)と仮定できる。したがってここに飽和を表す項  1/(1 + 𝛽𝑄) 

(𝛽=const.)を加えることで式(1-2)の関数が得られる。 

𝑉𝑝(𝑄) =
𝛼𝑄

1 + 𝛽𝑄
   (𝛼 = 𝑐𝑜𝑛𝑠𝑡. , 𝛽 = 𝑐𝑜𝑛𝑠𝑡. ) 

𝑉𝑝𝐶𝑜𝑟𝑟. =
𝑉𝑝

{1 − (
𝛽
𝛼) 𝑉𝑝}

 

(1-2) 

 

 

(1-3) 

式(1-2)式を用いてピーク値と全積分電荷の飽和曲線に対してフィッティング解

析を行い、補正用のパラメータである α と β が取得することが可能である。VpCorr. 

= αQ と式(1-2) を用いて VpCorr.について解くとピーク値の補正式(1-3)が得られる。

またこの時 1.5～3MeV の領域に混在するアルファ線とガンマ線の 2 成分をフィッ

ティング解析に使用すると精度が低下する可能性が高いため、高エネルギー領域

ではアルファ線と考えられるデータを排除してフィッティング解析を行った。図
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1-4 (c) に示すピーク値の全積分電荷依存性と式(1-2)の関数における相関係数R2は

0.9976 となり、非常に強い相関が得られ補正関数は妥当であると判断した。図 1-4 

(b, d) はそれぞれ上記の過程でピーク値の飽和を補正した後の分布である。これら

の結果からVp/Q値の全積分電荷に対する飽和現象が適切に補正されたことが示さ

れた。 

 

 

図 1-4 飽和現象補正前(a)と補正後(b)における Vp/Q 値の全積分電荷(エネル

ギー)依存性。また飽和補正前(c)と補正後(d)のピーク値 Vpと全積分電荷 Q の

関係性を示している。 

 

 全エネルギー領域において効率良くアルファ線とガンマ線のイベントを弁別す

るため、式(1-1)を用いて閾値関数を作成した。この時式(1-1)のピーク値は飽和補正

後の値を使用し、閾値関数は式(1-4)のように近似した。飽和補正後の Vp/Q 値の標

準偏差に対して式(1-4)を用いてフィッティング解析を行うことで、閾値関数に必

要な k と l のパラメータが取得可能である。 

σVp/𝑄 =
𝑘

𝑄
+ 𝑙  (k = const. , l = const. ) (1-4) 

図 1-5 (a) に Vp/Q 値の標準偏差σVp/𝑄 が 1 σVp/𝑄 、2 σVp/𝑄 、3 σVp/𝑄  (以下では 

σVp/𝑄 を σ と記述)の状態におけるそれぞれの全積分電荷依存性とそのフィッティ

ング結果を示す。フィッティング範囲はガンマ線のイベントのみが連続的に分布

した 0.3～1.2 MeV のデータを用いた。図 1-5 (a) では実測による Vp/Q 値の標準偏

差が、理論的に考察したフィッティング関数によって非常によく再現されたこと
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を示している。図 1-5 (b) にそれぞれの閾値関数を図 1-4 (b) に示した Vp/Q 値の分

布と同時に描写した結果を示す。この時全エネルギー領域において、この閾値関数

より大きな値を取るイベントをアルファ線、小さな値をとるイベントをガンマ線

と弁別した。 

図 1-6 (a-c) に 1σ、2σ、3σ の閾値関数を用いたアルファ線除去前後のエネルギー

スペクトルを示す。また図 1-6 (a-c)では、1.5MeV 以上のアルファ線イベントが分

布しているエネルギー領域のイベント数を 10 倍に拡大している。PQD 法によって

アルファ線イベントを除去した後も、環境放射線である 208Tl の 2.615 MeV のガン

マ線の寄与がエネルギースペクトルに分布していることが図 1-6 (a-c) で示されて

いる。これらの結果から、LaBr3:Ce シンチレータの自己放射のみを用いて作成し

た閾値関数によって、アルファ線とガンマ線イベントの弁別が可能であることが

示された。一方図 1-6 (d-f) では 1.5MeV 以下のガンマ線イベントのみが分布する

エネルギー領域における、各閾値関数を用いたアルファ線除去前後の分布の差を

百分率で示している。したがって、図 1-6 (d-f) ではガンマ線イベントが誤ってア

ルファ線だと誤検知された割合を示しており、閾値関数によってそれが大きく変

動することを示している。1.5MeV 以下のエネルギー領域におけるガンマ線の誤排

除率は 1σ、2σ、3σ の閾値関数でそれぞれ平均 4.661%、0.809%、0.172%であり、

1%以下の精度で測定を行う場合は 2σ 以上の閾値関数の使用が推奨される。 
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図 1-5 (a) Vp/Q の標準偏差 1σ、2σ、3σ の分布と式(1-4)によるフィッティン

グ解析結果。(b) Vp/Q 値のエネルギー依存性とアルファ線とガンマ線を弁別す

る閾値関数。 
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図 1-6 (a-c) 1σ、2σ、3σ の閾値関数を用いたアルファ線除去前後のエネルギ

ースペクトル。ガンマ線のみが分布するエネルギー領域における、(d-f) 1σ、

2σ、3σ の閾値関数によるガンマ線の誤排除の割合。 

 

  



23 

 

3-3 PQD 法によるアルファ崩壊自己放射能除去精度の評価 

 前節の解析では PQD 法によるガンマ線の誤排除率を評価したが、真のアルファ

線イベント数が既知ではないためアルファ線の排除率を定量的に評価することが

できない。そこで、バックグランド減算法と PQD 法によってアルファ線を除去し

た後の分布を比較することで、PQD 法によるアルファ線除去の妥当性を評価した。
68Ga 線源から放出される 1.883 MeVガンマ線を LaBr3:Ceシンチレータで測定した

結果を図 1-7 (a) に示す。また図 1-7 (a) では線源の有無両方を測定した結果を示

しており、1.883 MeV 以上のエネルギー領域では互いに同様の分布をしているが、

1.883 MeV 以下のエネルギー領域では顕著に線源からの寄与が示されている。バッ

クグランド減算法では図 1-7 (a) の二つの分布を減算することでアルファ線イベン

トを除去し線源の寄与のみを取得した。一方図 1-7 (b) では 3σ の閾値関数を用い

た PQD 法によるアルファ線除去前後のエネルギースペクトルを示している。図 1-

8 (a-c) にバックグラウンド減算法と PQD法のそれぞれでアルファ線除去解析を行

った 1.883 MeV 全エネルギーピークの分布を示す。図 1-7 (b) の 1.883 MeV 全エネ

ルギー分布には 208Tl のコンプトン散乱成分がバックグラウンドとして分布してい

るので、分布を比較するときにそれらのバックグラウンドは線形関数でフィッテ

ィングし減算解析を行った。図 1-8 (c)から PQD 法によって得られた 1.883 MeV 全

エネルギーピークの分布はバックグラウンド減算法によって得られた分布を非常

によく再現していることが示されている。定量的に評価するためそれぞれの分布

に対してガウス関数を用いてフィッティング解析を行った結果を表 1-2 に示す。表

1-2 よりバックグランド減算法と PQD 法の実測ピークカウントの差は僅か 0.716%

であり統計誤差の範囲内であることが示された。またフィッティングによって得

られたガウス関数のパラメータの差も非常に小さく、ピークカウント、平均エネル

ギー、FWHM (Full width at half maximum)でそれぞれ 1.694%、0.021%、0.165%であ

る。また、二つの解析方法で得られた分布は誤差範囲内で一致しているが、実測値

の統計誤差に注目すると明らかにバックグラウンド減算法の方が PQD法よりも大

きいことが分かる。1.883 MeV 全エネルギーピークの±3σ の範囲における統計誤差

はバックグラウンド減算法と PQD 法でそれぞれ 8.70% と 4.81%であり、PQD 法

の方が約 55.2% 統計誤差が小さい。これらの結果から PQD 法はバックグラウンド

減算法と同様の結果をより高精度で取得可能であるということを示した。 
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図 1- 7 (a) Ge/Ga-68 線源の有無とそれらを差し引きしたエネルギースペクト

ル(バックグラウンド減算法)。(b) Ge/Ga-68 線源を設置した場合における、3σ

の閾値関数を用いた PDQ 解析によるアルファ線除去前後のエネルギースペク

トル。 
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図 1-8 バックグラウンド減算法と PQD 法によってアルファ線イベント除去

した後の 1.883 MeV 全エネルギーピークの分布。また図中では Background を

BG と略している。 
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表 1-2 アルファ線イベント除去後の 1.883 MeV 全エネルギーピークにおけるガウス

関数を用いたフィッティング解析結果。 

 ピークカウント   

 実測値* フィッティング 
平均エネルギー 

[MeV] 

FWHM 

[MeV] 

バックグラウンド 

減算法 
139.6±28.54 129.9±6.34 1885.9±0.733 

33.1±3.62 

(1.75%) 

PQD 法 138.6±19.22 127.7±4.46 1885.5±0.528 
36.2±3.31 

(1.92%) 

差分 0.716% 1.694% 0.021% 0.165% 

* 表中の誤差は実測値の場合統計誤差を示しており、それ以外はフィッティングによる誤差

を示している。 
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4. 考察 

4-1 PQD 法とバックグラウンド減算法 

バックグランド減算法における統計誤差は、誤差伝播によりバックグランドと

真のイベントの両方の統計誤差が加算されてしまうため、図 1-8 (a, b) に示す PQD

法とバックグラウンド減算法の比較では、分布の形状と共にその統計誤差にも注

目すべきである。したがってバックグラウンド減算法を用いた場合、真のイベント

がバックグランドに比べ少ない場合、十分な統計精度を取得するために非常に長

い測定時間を要する場合もある。一方 PQD 法ではアルファ線を信号パルス波形の

段階で弁別しているので、バックグラウンド計数に伴う誤差の影響を受けない。 

図 1-9 (a) に PQD 法で識別したアルファ線とガンマ線の波形を示す。また図 1-9 

(b) では 1.883 MeV 全エネルギーピークにおける Vp/Q 値のヒストグラムを示して

おり、図 1-9 (a) で示されている波形の差は極めて小さいが Vp/Q のヒストグラム

では明確に 2 成分を識別できていることが分かる。パルス波形弁別では一般的に

二つの分布間の弁別能力の指標として、式(1-5)で定義される FOM (figure of merit) 

とよばれる量が用いられる。ここで m1、m2 は二つの正規分布の平均値、s1、s2 は

それぞれの半値幅である。この FOM が大きいほど 2 つの分布の識別能力が高い。

表 1-2 に示すフィッティングパラメータから FOM を解析すると、その値は 1.01 

であり十分高い値を示している。これらの結果より、PQD 法はパルス波形の僅か

な差を高精度で検出可能である有用な方法であると考えられる。 

𝐹𝑖𝑔𝑢𝑟𝑒 𝑜𝑓 𝑚𝑒𝑟𝑖𝑡 (𝐹𝑂𝑀) =
𝑚2 − 𝑚1

𝑠2 + 𝑠1
 (1-5) 
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図 1-9 1.883 MeV ガンマ全エネルギーピークにおけるアルファ線とガンマ線

イベントの(a) 全積分電荷で規格化した信号パルス波形と (b) Vp/Q ヒストグ

ラム。 
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4-2 信号パルス波形のピーク値 Vpにおける飽和現象 

図 1-4 (a-d)で示したように、LaBr3:Ce シンチレータ検出器ではピーク Vpが積分

電荷 Q の増加に伴って飽和するような現象が確認できる。これは全積分電荷 Q が

増加している状態において、ピーク値 Vp の増加率が減少していると考えられる。

つまり入射光子のエネルギー付与の増加に伴い信号パルス波形が時間的に広がっ

ていることが考えられる。光電子増倍管の増幅原理から考察すると、増幅する電荷

が多くなるほど互いのクーロン力で反発しあい空間的な電荷の分布が変化する空

間電荷効果が考えられる。また光電子増倍管の多段電極に電圧を供給するデバイ

ダ回路にもこの飽和現象の原因が考えられ、回路のデザインによって電流供給の

安定性が変化するため、光電子増倍管内の電荷の増加に伴い電流供給の速度が十

分でなくなる可能性がある。 

本研究では上記のデバイダ回路による飽和現象の有無を調べるため、浜松ホト

ニクス(株)製のパルスリニアリティ改善型のデバイダ回路(E1198-26 MOD)を入手

し LaBr3:Ce シンチレータによる Vpの飽和特性を測定した。図 1-10 に示す様に図

1-4 (a)で観測されていた Vp/Q の負の勾配は低減し、補正後の分布とほぼ同様の結

果が得られた。したがって全積分電荷の増加に伴う Vp/Q 値に生じる負の勾配は光

電子増倍管のデバイダ回路に大きな原因があると考えられる。このデバイダ回路

は投稿論文執筆時には所有しておらず使用できなかったが、適切なデバイダ回路

を用いることで飽和補正は不要であるということが示された。また LaBr3:Ce シン

チレータは現存する無機シンチレータにおいて発光量が多く発光波長も短いため、

信号強度が強い検出器であるのでこのような飽和現象が起きたと考えられる。し

たがって信号強度の弱い検出器において PQD 法を利用する場合は、この飽和現象

に対する対策も必要ないと考えられる。 
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図 1-10 パルスリニアリティ改善型デバイダ回路を用いて測定した LaBr3:Ce シ

ンチレータ自己放射能における Vp/Q 分布。 

 

4-3 Vp/Q 値の供給電圧依存性 

 光電子増倍管の供給電圧の増加に伴い、ある一定の電圧に至るまで出力パルス

波形は細くなっていく 21。したがってピーク値 Vpと全積分電荷 Q は光電子増倍管

の供給電圧に依存し変化するため、結果的にVp/Q値も変化することが示唆される。

本研究では光電子増倍管に供給する電圧を 600-1000Vまで変化して Vp/Q値の変化

を測定し、実験的に Vp/Q 値の供給電圧依存性を確認した(図 1-11)。図 1-11 に示す

データを測定したときはパルスリニアリティ改善型のデバイダ回路を使用してい

るため、飽和現象は抑制されている。図 1-11 に示されるように、供給電圧が大き

い方が大きい Vp/Q 値を示し、閾値関数は供給電圧ごとに決定するべきであること

が示唆された。また光電子増倍管には個体差もあり、デバイダ回路によって信号パ

ルス波形は変化する可能性がある。したがって図 1-4 (a-d)、図 1-5 (a, b)で示した閾

値関数を取得するためのフィッティング解析は実験の直前に行うことが適切であ

ると考えられる。一般的に実験の直前には検出器のエネルギー校正が必要であり、

この校正用のデータは PQD 法の閾値取得にそのまま利用可能である。したがって

LaBr3:Ce シンチレータにおいて PQD 法によってアルファ線除去を行う場合、既存

の測定方法に対して特に余分な測定を必要としない。 
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図 1-11 Vp/Q 値の光電子増倍管への供給電圧依存性。それぞれ(a) 600 V、(b) 800 

V、(c) 1000 V の供給電圧を与えた場合の結果を示している。 
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4-4 信号パルス波形のサンプリングレートによる精度変化 

 今回の測定では 5 GS/s (5 GHz のサンプリングレート)のオシロスコープを用い

て信号パルス波形データの測定を行っていたため、200 ps の間隔で信号パルス波

形の情報を取得していた。信号パルス波形のサンプリングレートはピーク値 Vpの

測定精度に大きく影響があると考えられる。したがってオシロスコープで得られ

た信号パルス波形からデータ点を間引きし、サンプリングレートがアルファ線除

去精度にどのような影響を与えるか調べた。5 種類のサンプリングレート(125MS/s、

250 MS/s、500 MS/s、1 GS/s、2.5 GS/s)で検討した結果、2.5 GS/s 未満のサンプリン

グレートではアルファ線とガンマ線のイベントの識別が不可能であった。したが

って、LaBr3:Ce シンチレータにおいて PQD 法を用いてアルファ線除去を行う場合

2.5 GS/s 以上のサンプリングレートが必要であるということが明らかになった。サ

ンプリングレートによるVp/Q値の精度変化はシンチレータの時間応答によって変

化すると考えられるので、無機シンチレータのなかでも短い減衰時定数(16 ns)を持

つ LaBr3:Ce シンチレータは特に高いサンプリングレートが要求されていることが

示された。 

 

4-5 測定システムの不感時間による影響 

図 1-1 のデータ収集システムで測定した LaBr3:Ce シンチレータの自己放射能ス

ペクトルを先行研究 10 の結果と比較すると、2.65MeV 付近に分布するはずである
215Po のアルファ崩壊の成分がほぼ存在していないことが分かる。これは先行研究
19で議論されている通り、219Rn の崩壊により作られる 215Po は半減期が 1.785 ms と

非常に短いことが原因であると考えられる。つまり 219Rn のアルファ崩壊によるイ

ベントをオシロスコープで保存している不感時間の間に、215Po のアルファ崩壊が

起きている可能性が高い。1.785 ms という半減期の時間は、LaBr3:Ce シンチレータ

の発光時間や一般的な放射線計測の回路においては問題なく取得できる時間であ

る。しかし今回の実験系ではオシロスコープの保存機能の制約上、波形保存に数

100 ms 程度必要とするため、215Po のカスケードアルファ崩壊イベントの数え落と

しが発生したと考えられる。しかし本研究では PQD 法を用いたアルファ線とガン

マ線のイベントの弁別方法を示すことが目的であり、数え落としはパルス波形弁

別の精度に寄与しないため今回の研究においては影響がないと判断した。 
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4-6 低放射能環境放射線の測定 

 図 1-6 (a-c)、図 1-7 (b)で示されたように本研究の測定環境では 208Tl の 2.615 MeV

の環境放射線が測定されており、また 208Tl が観測されている場合 Th 系列の他核

種も環境放射線として存在しているはずである。図 1-12 に高エネルギー領域の環

境放射線だけを測定したエネルギースペクトル分布を示す。またこのとき PQD 法

を用いて 3σ 閾値関数によるアルファ線の除去を行っている。図 1-12 から Th 系列

の 212Bi (1.620 MeV)や、U 系列の 214Bi (1.764 MeV)の核種が同定され、208Tl の

2.103MeV シングルエスケープピークと思われる成分も確認できる。これらの低計

数率の環境放射線はバックグランド減算法では検出が困難であるので、アルファ

線バックグラウンドのエネルギー領域に分布する高エネルギーガンマ線の計測に

おいて PQD 法は非常に有用であると考えられる。 

 

 

図 1-12 PQD 法(3σ 閾値関数)によるアルファ線除去前後の高エネルギー環境

放射線スペクトル。 
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4-7 PQD 法の発展性 

 PQD 法はパルス波形弁別の一種であり、特に LaBr3:Ce シンチレータのアルファ

線除去に限定した方法ではない。パルス波形弁別は中性子とガンマ線の識別 14, 15

や、Phosphor sandwich 検出器 22など発光特性の異なる複数のシンチレータを重ね

た検出器にも応用可能である。さらに近年では PET 装置において DOI (Depth-of-

interaction) 技術の応用が注目されており、減衰時定数の異なる結晶を積層した

DOI 検出器において、その相互作用点をパルス波形弁別によって同定する方法が

研究開発されている 23-26。また本研究ではオシロスコープを用いて測定を行ったが、

近年 flash ADC とよばれるパルス波形を高速で取得可能な素子も開発されている。

また放射線計測における測定システムは NIM (Nuclear instrument modules) 規格や

CAMAC (Computer-aided measurement and comtrol) 規格などの汎用モジュールを組

み合わせた測定系から、FPGA (Field programmable gate array)を用いて各回路素子を

制御するような目的特化型の測定ボードを使用する測定系へと変化している。特

に医療用の放射線計測システムは多くの場合 FPGA を用いた測定系を構築してお

り、PET 装置などの出力信号の多い装置では FPGA によるデータ収集は必要不可

欠となっている。そして PQD 法は Flash ADC を FPGA で制御することによって回

路実装することが可能である。測定系の簡便さは放射線計測において非常に重要

な要素であり、PQD 法が回路実装されればサーベイメータや混合放射線場におい

て非常に有用な方法として世界に広がる可能性がある。 

 

5. 小括 

 LaBr3:Ce シンチレータにおけるアルファ崩壊自己放射能を除去するため、新し

いパルス波形弁別法である PQD 法を研究開発した。また PQD 法を用いることで

先行研究では非常に困難であるとされていたアルファ崩壊自己放射能を極めて高

い精度で除去することに成功した。PQD 法が回路実装可能な方法である可能性も

示唆し、様々な放射線計測分野に応用可能である可能性を示した。PQD 法は

LaBr3:Ce シンチレータにおけるアルファ線除去に特化した方法ではなく、信号パ

ルス波形の僅かな差を高精度で検出可能であることから、PET 装置における DOI

検出器に応用可能であると考えられる。第 2 章では PQD 法を用いた DOI 検出器の

性能について論じる。 
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第 2 章 

新しい信号パルス波形解析による積層シンチレータ 

検出器の性能評価 

 

1. 緒言 

近年医療現場における画像診断技術は飛躍的に向上しており、中でも

PET(Positron emission tomography)装置は高い定量性から薬剤の作用を測定するた

めの研究開発にも利用されている 27, 28。一般的に PET 装置では β+崩壊によって陽

電子を放出する核種を放射性薬剤として利用しており、放出された陽電子と電子

の対消滅によって発生する 2 個の 511 keV ガンマ線を検出している。この対消滅

ガンマ線は互いに 180 度方向に放出され、同時検出した検出器ペアの情報から体

内の薬剤集積分布を解析することが可能である。同時検出した検出器ペアが結ぶ

線を LOR (Line of response)と呼び、これは PET 装置を用いた画像再構成や様々な

解析で用いられる基本的な量となる。一般的に散乱線や角度揺動、偶発同時計数を

排除した場合対消滅の位置は LOR 上の一点であると考えられ、多数の LOR 情報

から画像再構成が行われる。しかし、LOR を解析する場合検出器ペアの中心と中

心を結ぶため検出器サイズによる誤差が生じてしまう。これらは視差誤差とよば

れており図 2-1 で示すように FOV(Field of view)辺縁部において最も画質低下に影

響を及ぼす 29, 30。視差誤差は検出器へ斜めに入射する成分が増加する FOV の小さ

な PET 装置において大きな影響を及ぼす。この問題を解決するため検出器内部に

位置分解能を与えた DOI (Depth of interaction) 検出器が開発され、小動物用 PET 装

置では DOI 情報の利用が必要不可欠となっている。 

DOI 情報の測定方法は多数存在し放射線検出器にはシンチレータや半導体検出

器が用いられている 31, 32。シンチレータを用いた DOI 情報の取得方法は大きく分

類して 4 種類ほど報告がある。まず 1 つ目は特殊なパターンで反射材をシンチレ

ータ間に挿入することでシンチレーション光の光学輸送経路を操作する方法であ

り、Light-sharing 法と呼ばれている 32, 33(図 2-2 (a))。一般的に PET 装置の読み出し

にはマルチアノードの光電子増倍管か近年では Si-PM(Silicon photomultiplier)など

が利用されており、Light-sharing 法では特定の深さで発光した光子は特定の読み出

し素子にしか到達しないようにデザインされている。したがって読み出し素子上

には DOI 情報を含んだ 2 次元強度分布が形成される。図 2-2 (a) の方法では現在 4
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層の DOI 検出器が開発されており、DOI の分解能はシンチレータのサイズに依存

する設計である。また図 2-2 (a)の他に、反射材の組み合わせではなく特殊な形状の

反射材を利用し光学輸送経路を操作している先行研究も報告されている 34。 

2 つ目はシンチレータの両端に読み出し素子を装着する方法であり Dual-ended 

readout 法と呼ばれている 35-37(図 2-2 (b))。一般的にシンチレータでは一つの面に

対してのみ読み出し素子を装着させるが、図 2-2 (b) の様に両端に読み出し素子を

装着することで二つの信号強度比から相互作用点を同定することが可能である。

この方法では分割したシンチレータを使用せずに DOI 情報の取得が可能であり、

積層型に比べコストの面で優位である。一方反射材の選定やシンチレータの表面

状態に DOI 分解能が依存し、また深さ方向によってエネルギースペクトルが大き

く変化するという報告がある。光電子増倍管を使用した場合、コストや素子のサイ

ズから PET 装置への応用の可能性が低いと考えられていたが、近年高性能かつ安

価な Si-PM が開発されたので、Dual-read ended 法による DOI 検出器は世界的に注

目されている。 

 

 

図 2-1 DOI 情報の有無による検出器サイズに起因する誤差。 
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図 2-2 主要な DOI 情報の取得方法一覧。(a) Light-sharing 法、(b) Dual-ended 

readout 法、(c) アンガー型シンチレータと統計解析による DOI 解析法、(d) 積層

シンチレータとパルス波形弁別による DOI 検出器。 

 

3 つ目の方法は図 2-3 (c) に示すようにアンガー型のシンチレータを用いた方法

であり、大きなシンチレータに多数の読み出し素子を装着する DOI 検出器である
38, 39。この方法では読み出し素子におけるシンチレーション光の 2 次元強度分布か

ら、3 次元的な相互作用点を解析している。一般的にこの方法では事前実験が必要

であり、複数の任意の点で発光した場合に応答する 2 次元強度分布が要求される。

この方法ではシンチレータの加工費用が極端に少なくコストを抑えられるが、相

互作用点の同定におけるアルゴリズムへの依存性が高いため直接測定に比べ安定

性が低い。また一般的に事前に用意する 2 次元強度分布は、検出器へ垂直に入射す

る条件でしか取得しないため、検出器に対して斜めに入射するイベントにおける

精度低下が示唆されている。 
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4 つ目の方法は異なる減衰時定数を持つシンチレータを積層し、パルス波形弁別

を用いて相互作用したシンチレータを同定する方法である 23-26(図 2-2 (d))。積層す

る以外にも 1 つのシンチレータの先端に他の減衰時定数を持つ蛍光体を塗布する

方法も報告されている。これらの方法ではどのようなパルス波形弁別法を選定す

るかが重要であり、それは DOI 精度と測定回路の構成に直結する。パルス波形弁

別には Zero-crossing time 測定法 14, 15や Charge comparison 法 19, 23-26が先行研究と

して報告されている。前者はバイポーラ波形におけるゼロクロス点からパルス波

形弁別を行う方法であり、有機シンチレータにおけるガンマ線と中性子線の識別

に広く利用されている。後者は複数の電荷積分窓を作成し、それらの積分電荷を比

較する方法である。Charge comparison 法は最適な電荷積分窓を設定することで高

精度なパルス波形弁別が可能であるが、3 種類以上のシンチレータを積層した場合

最適化が困難である可能性がある。また電荷積分窓の時間方向の誤差が電荷積分

値に影響を与えるため、勾配の大きな信号パルス波形(以下パルス波形)では十分な

精度を達成できない可能性がある。 

第 1章で開発した PQD (peak-to-charge discrimination) 法は高精度に僅かな信号パ

ルス波形の差を検出可能であり、図 2-2 (d) のような積層シンチレータを用いた

DOI 検出器にも応用可能である。PQD 法は信号パルス波形のピーク値 Vpと全積分

電荷 Q の比 Vp/Q を用いており、最適化を必要としない。また解析に時間情報を

利用していないので、Charge comparison 法で生じる時間方向の誤差が存在しない。

本研究では PQD 法を用いた DOI 検出器の実現可能性について検討することを目

的とし、先ずは複数のシンチレータの Vp/Q 値を測定し積層に適切なシンチレータ

の選定を行った。そして選定されたシンチレータを積層し DOI 検出器を作成した。

DOI検出器の信号パルス波形をオシロスコープによって測定し、PQD法によるDOI

検出器の性能を実測により評価した。また先行研究 23-26 である Charge comparison

法と PQD 法のパルス波形弁別精度の比較を行った。 
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2. 方法 

2-1 DOI 検出器用シンチレータの選定 

一般的に、無機結晶シンチレータでは Ce などの添加物の濃度によって発光減衰

時定数が異なることが知られている 40, 41。本研究では Ce 濃度が異なる 4 種類の

GSO:Ce シンチレータと LGSO:Ce (0.3 mol%)シンチレータ、また GSOZ:Ce(1.0 

mol%)シンチレータ、さらに Ce 濃度が異なる 3 種類の GAGG:Ce (0.12, 0.41, 0.57 

mol%)シンチレータと Pr 濃度が異なる 2 種類の LuAG:Pr (0.18, 0.34 mol%)シンチレ

ータの計 11 種類の無機シンチレータを用いて Vp/Q 値の解析を行った。一般的に

GSO:Ce シンチレータはチョクラルスキー法という結晶育成方法で作成され、この

時生成された結晶インゴットは結晶内にCe添加物の濃度勾配が生じることが知ら

れており、一般的に結晶インゴットにおける Ce 添加濃度は下部になるほど高濃度

であるとの報告がある 42, 43。本研究では公称値 0.5, 1.5 mol%の添加濃度の GSO:Ce

シンチレータにおける結晶インゴット最上部と最下部を用意し評価に用いた。 

LGSO:Ce シンチレータと GSOZ:Ce シンチレータはそれぞれ Lu 元素と Zr 元素

を GSO:Ce シンチレータに添加したシンチレータである。このようにシンチレー

タに新たな元素を共添加することで発光量や減光時定数、またシンチレーション

光の透過率が変化し性能が向上する場合がある 44, 45。GAGG:Ce シンチレータと

LuAG:Pr シンチレータは近年開発されたシンチレータであり潮解性がないため加

工が容易であり、また高い阻止能を持っているためガンマ線イメージング用シン

チレータとして注目されている。 

光電子増倍管には R6231-100 (浜松ホトニクス(株))を利用し、デバイダ回路には

パルスリニアリティ改善型の回路(E1198-26 MOD, 浜松ホトニクス(株))を用いた。

このとき光電子増倍管には 1000V の供給電圧を与えて測定を行った。各シンチレ

ータは 2.5×2.5×25 mm3の形状で全面に鏡面研磨が施されており、2.5×25 mm2の面

のうち光電面と接続する面以外は反射材(BC642, Saint-Gobain)を巻いている。また

光電面と接続する面には光学グリス(BC630, Saint-Gobain)が塗ってあり、シンチレ

ータと光電面は光学的に接続されている。信号パルス波形データの取得はオシロ

スコープ(Wave Runner 64xi, LeCroy, 5GS/s) を用いており、C++言語による自作の解

析コードで PQD 法の解析を行った。線源は 137Cs (229.1 kBq) から放出される 662 

keV ガンマ線を利用し、Vp/Q ヒストグラムを解析する場合は 662keV 全エネルギ

ーピークにおける標準偏差 2σ の範囲のデータを使用した。またそれぞれのシンチ

レータにおける発光特性を定量的に比較するため、式(2-1)を用いてパルス波形の

発光減衰時定数 τD を評価した。またシンチレータによっては複数の減衰時定数を
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持つ結晶も存在するため、式(2-1)に示すようにそれぞれ適切な i 個の減衰時定数成

分を一次結合させた関数によってフィッティング解析を行った。このとき式(2-1)

で用いている Ni の比によって各減衰時定数の強度比を取得することが可能である。 

𝑉(𝑡) = ∑ 𝑁𝑖 𝑒
−

𝑡
𝜏𝐷𝑖

𝑖

 (2-1) 

またシンチレータにはそれぞれシンチレーション光の発光波長分布と、吸収波

長分布(励起波長分布)が存在する。積層型 DOI 検出器ではそれぞれのシンチレー

タの発光は吸収されずに光電子増倍管に到達する必要があるため、発光・吸収波長

帯域はシンチレータの選定において非常に重要な要素となる。一般的に発光・吸収

波長の測定は外部より様々な波長の光を照射し、その応答を検出することで測定

が可能である。本研究では蛍光分光光度計 RF-5300PC(島津製作所(株))を用いて各

シンチレータの発光・吸収波長分布を測定し、積層に適切なシンチレータを選定し

た。 

 

2-2 PQD 法による DOI 検出器のパルス波形弁別精度 

詳細は後述するが Vp/Q 値とシンチレータの発光・吸収波長から、公称値 0.5, 1.5 

mol%の添加濃度の GSO:Ce シンチレータにおける、それぞれの結晶インゴット最

上部と最下部である 4 種類の結晶が DOI 検出器に適切であるという結果が得られ

た。本研究ではこれらの 4 種類の GSO:Ce シンチレータ(2.5×2.5×6 mm3)を用いて

4 層 DOI 検出器を作成し性能評価を行った。精度よくシンチレータの積層を行う

ため、反射材(22E6SR、TORAY(株))を用いてシンチレータホルダーを作成し、Ce 添

加濃度の低い順(Ce 添加濃度 0.5mol%上部、下部、1.5mol%上部、下部)に光電子増

倍管から GSO:Ce シンチレータを積層した(図 2-3)。また各 GSO:Ce シンチレータ

の間は光学グリス(BC630, Saint-Gobain)によって光学接続した。4 層 DOI 検出器の

読み出し部分には光電子増倍管(R6231-100, 浜松ホトニクス(株))を使用し、パルス

リニアリティ改善型のデバイダ回路(E1198-26 MOD, 浜松ホトニクス(株))を利用

した。測定における光電子増倍管への供給電圧は 1400 V とした。線源は 137Cs (229.1 

kBq)を利用し、本研究では図 2-3 のような実験体系を構築し、コリメータ(直径 30 

mm、長さ 10 mm × 3 個、コリメータ径 1.5 mm)を用いて積層した 4 種類の GSO:Ce

シンチレータの中心に個別に照射を行った。信号パルス波形データの収集にはオ

シロスコープ(Wave Runner 64xi, LeCroy, 5GS/s) を使用した。自作の解析コードを

用いて信号パルス波形のピーク値 Vp と全積分電荷 Q を解析し、Vp/Q 値の全積分

電荷依存性と 662 keV 全エネルギーピークにおける Vp/Q ヒストグラムを解析し

た。Vp/Q ヒストグラムに対してガウス関数を用いたフィッティング解析を行い、
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4種類のGSO:CeシンチレータにおけるVp/Qヒストグラムの平均値と FWHM (Full 

width at half maximum)を取得した。一般的に二つの正規分布の差を表す指標として

式(2-2)に示す FOM (figure of merit) が用いられ、式(2-2)における m1, m2と s1, s2 は

正規分布の平均値と FWHM を表している。本研究では隣接する各シンチレータの

2 分布に対して FOM を解析し、PQD 法によるパルス波形弁別精度を評価した。ま

た各シンチレータのフィッティング関数の交点から閾値を定義し、それぞれのシ

ンチレータにおける弁別成功割合を求めた。 

𝐹𝑖𝑔𝑢𝑟𝑒 𝑜𝑓 𝑚𝑒𝑟𝑖𝑡 (𝐹𝑂𝑀) =
𝑚2 − 𝑚1

𝑠2 + 𝑠1
 (2-2) 
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図 2-3 4 層 DOI 検出器の性能評価における実験体系。 
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2-3 PQD 法による DOI 検出器のエネルギー分解能 

DOI検出器では識別した相互作用点ごとに十分なエネルギー分解能を有したエネ

ルギースペクトルを取得する必要がある。PET 装置に実装した場合 511 keV のイ

ベントのみを利用することが理想的であると考えると、エネルギー分解能の低下

は散乱線の混入を増加させるため画質が低下する可能性がある。本研究では図 2-3

にしめす実験体系において、作成した 4 層 DOI 検出器から得られた信号パルス波

形における全積分電荷に対してヒストグラム解析を行いエネルギースペクトルを

取得した。線源は 137Cs (229.1 kBq)を使用し、662 keV 全エネルギーピークにおけ

るエネルギー分解能を評価した。エネルギー分解能の評価にはガウス関数を用い

たフィッティング解析によって得られた FWHM を用いた。また積層の有無におけ

るエネルギー分解能の差を調べるため、積層した 4 種類の GSO:Ce シンチレータ

を個別に光電子増倍管に接続し、662 keV 全エネルギーピークにおけるエネルギー

分解能を評価した。GSO:Ce シンチレータを個別に測定したときは光電子増倍管に

1000 V の供給電圧を与えた。 

 

2-4 PQD 法と Charge comparison 法における信号弁別精度 

現在パルス波形弁別を用いた DOI 検出器の研究開発は広く行われているが、そ

の多くは Charge comparison 法を利用した検出器である 23-26。Charge comparison 法

は時間軸上に複数の電荷積分窓を作成し、それらの電荷積分窓から得られた積分

電荷の比を用いてパルス波形弁別を行う方法である(図 2-7)。一般的に積分範囲が

広いほど高周波ノイズによる影響が小さいため、一つの電荷積分窓はパルス波形

の全積分電荷を取得する場合が多い。Charge comparison 法は電荷積分窓の最適化

が非常に重要であり、不適切な箇所に電荷積分窓を設置した場合パルス波形弁別

精度は著しく低下する。しかしパルス波形における電荷積分窓の位置は非常に多

数の選択肢が存在し最適化が困難である。また 3 種類以上のパルス波形を弁別す

る場合は最適値が存在しない可能性もある。一方 PQD 法はすべての波形で一意に

決定されるピーク電圧 Vpと全積分電荷 Q の比を用いているため、最適化の必要が

なく高い精度でパルス波形弁別が可能である。 

PQD 法と Charge comparison 法の違いの一つは前述の最適化の有無であるが、実

装する場合の回路構成も大きく異なっている (図 2-7)。Charge comparison 法は基

本的に複数のアナログ回路を使用して部分積分電荷と全積分電荷を取得するが、

信号を電荷積分窓作成用と測定用に分岐させる必要がある 23, 46。図 2-4 に示すよう

に電荷積分窓作成のため、まずは Discriminator というアナログ信号をデジタル信
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号に変換する回路を使用し、パルス波形のタイミング情報が含まれたデジタル信

号を作成する。そのデジタル信号を Gate generator という回路に入力することで任

意の時間幅の電荷積分窓を作成する。この電荷積分窓作成用の回路構成では

Discriminator でタイムジッターと呼ばれる時間方向の誤差が生じる可能性がある。

またこの回路構成では信号を分岐し、多くの回路素子を必要とするため信号ノイ

ズ比が低下しパルス波形弁別の精度低下が懸念される。 

 

 

図 2-4 PQD 法と Charge comparison 法。 

 

一方 PQD 法ではピーク値を取得するアナログ回路(ピークホールド型 ADC 

(Analog-to-digital converter))と積分電荷を取得するアナログ回路(電荷積分型 ADC)

を用いた回路構成が考えられる。このとき前述した Charge comparison 法における

回路による精度低下と同様の現象が懸念されるが、一般的にピーク値を取得する

回路はシンチレータのような早いパルス波形には不適切である。したがって PQD

法ではパルス波形を直接取得するオシロスコープや Flash ADC などの使用が適切

であると考えられ、この場合信号分岐も必要ない(図 2-4)。また初段で信号のデジ

タル化を行うため使用する回路素子が少なく電気ノイズも小さくなることが期待

される。しかし第 1 章でも述べたようにパルス波形をデジタイズした場合、PQD
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法ではデジタイズのサンプリングレートが精度に大きな影響を与える可能性があ

る。またパルス波形を初段でデジタイズする回路構成では Charge comparison 法の

解析も可能であり、この場合 PQD 法と同様に信号分岐と複雑な回路素子も必要な

くなる。そこで本研究では同条件で PQD 法と Charge comparison 法におけるパル

ス波形弁別の精度を比較するため、オシロスコープで測定したパルス波形を用い

て両者の解析を行った。解析には図 2-3 に示す 4 層 DOI 検出器を用いた実験体系

で取得した信号パルス波形データを利用した。 

本研究では Charge comparison 法における電荷積分窓を最適化するため 16 個の

電荷積分窓を作成し解析を行った。電荷積分窓の時間方向の位置決定には実際の

Discriminator を模擬し、閾値電圧 5mV の電圧信号を検出した時間から特定の遅延

時間を与え電荷積分窓の開始位置を定義した。定義したピーク付近、減衰初期、減

衰中期、減衰終期における電荷積分窓の開始時間は、閾値電圧 5mV の電圧信号を

検出した時間からそれぞれ 0, 40, 80, 120 ns 遅延させ、それぞれ 40, 80, 120, 160 ns 

の 4 種類の幅の電荷積分窓を作成した(図 2-5)。これら 16 個の積分窓を用いた

Charge comparison 法による解析を行い、最も高いパルス波形弁別精度を達成した

条件を最適な電荷積分窓とした。このとき 662 keV 全エネルギーピークにおける

標準偏差 2σ の範囲内のデータを用いてヒストグラム解析を行い、ガウス関数を用

いたフィッティング解析から式(2-2)に示す FOM を取得し精度評価に用いた。 

前述したように PQD 法と Charge comparison 法はパルス波形のサンプリングレ

ートが精度に影響する可能性が高い。両者のパルス波形弁別精度のサンプリング

レート依存性を調べるため、5GHz のサンプリングレートであるオシロスコープの

波形データからデータを間引くことでサンプリングレートの低下した波形を作成

した。本解析では 5 GS/s ~ 50 MS/s の範囲のサンプリングレートで解析を行い、

PQD 法と Charge comparison 法における FOM のサンプリングレート依存性を解析

した。 
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図 2-5 Charge comparison 法における最適な電荷積分窓を決定するために試

した電荷積分窓の位置。 
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3. 結果 

3-1 DOI 検出器用のシンチレータの選定 

図 2-6 (a-d) に DOI 検出器用のシンチレータを選定するため性能を調べた各シン

チレータにおける信号パルス波形を示す。信号パルス波形の形を比較するため、図

2-6 (a-d) に示す信号パルス波形はそれぞれ全積分電荷によって規格化した。図 2-6 

(a) に公称値 0.5, 1.5 mol%の Ce 添加濃度の GSO:Ce シンチレータにおける結晶イ

ンゴット最上部と最下部である 4 種類の結晶を用いた場合の光電子増倍管の出力

パルス波形を示す。図 2-6 (a) に示すように同様の公称 Ce 濃度である GSO:Ce シ

ンチレータにおいて、信号パルス波形に差が生じていることが分かる。図 2-6 (b) 

には LGSO:Ce (0.3 mol%) シンチレータと GSOZ:Ce (1.0 mol%)シンチレータにおけ

る信号パルス波形を示し、図 2-6 (c, d)には GAGG:Ce (0.12, 0.45, 0.57 mol%) シンチ

レータと LuAG:Pr (0.18, 0.34 mol%) シンチレータを用いた場合の出力パルス波形

を示す。図 2-6 (c) に示すように、GAGG:Ce (0.12, 0.45, 0.57 mol%) シンチレータ

でも Ce 添加濃度によって異なる信号パルス波形が得られている。一方図 2-6 (d) 

に示す様に Pr を添加した LuAG:Pr (0.18, 0.34 mol%)シンチレータにおける信号パ

ルス波形はほぼ同様の形状を示した。式(2-1)を用いたフィッティング解析によっ

て得られたそれぞれのパルス波形における減衰時定数を表 2-1 に示す。これらの結

果より、図 2-6 (a-d) に示すパルス波形はすべて 662 keV 全エネルギーピークにお

ける波形テータを 100 個平均した信号波形だが、シンチレータの材質や添加物の

濃度に依存して減衰時定数が顕著に変化していることが分かる。 
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図 2-6 (a) GSO:Ce (0.5 mol%上部下部、1.5 mol%上部下部)、(b) LGSO:Ce、

GSOZ:Ce、(c) GAGG:Ce (0.12, 0.41, 0.57 mol%)、(d) LuAG:Pr (0.18, 0.34 mol%) 

シンチレータにおける信号パルス波形。それぞれ強度は全積分電荷で規格化

している。 
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表 2-1 PQD 法を用いた DOI 検出器作成のために特性評価を行ったシンチレー

タの一覧。 

シンチレータ 添加濃度 

[mol%] 

減光時定数 (強度比 ) 

[ns] 

発光・吸収 

波長* [nm] 

Vp/Q 値 

GSO:Ce 

 

0.5 

(上部) 

61.3±0.21 (0.95), 

1135±151.4 (0.05) 

435, 328 1.78 ± 0.10 

0.5 

(下部) 

41.3±0.17 (0.94), 

608±40.1 (0.06) 

439, 355 2.31 ± 0.09 

1.5 

(上部) 

27.3±0.22(0.9), 

266±29.8(0.1) 

441, 343 2.92 ± 0.10 

1.5 

(下部) 

23.4±0.18(0.9), 

239±19.8(0.1) 

440, 342 3.53 ± 0.11 

LGSO:Ce 0.3 40.1±0.04 414, 372 3.10 ± 0.10 

GSOZ:Ce 1.0 
34.5±0.31(0.91), 

481±181.4(0.09) 

441, 325 2.55 ± 0.10 

GAGG:Ce 

0.12 
62.5±0.18(0.53), 

374±19.8(47) 

523, 462 1.09 ± 0.06 

0.41 
118.1±2.11(0.97), 

2037±208.1(0.03) 

531, 478 1.23 ± 0.05 

0.57 
86.1±0.81(0.87), 

922±76.4(0.13) 

534, 470 1.54 ± 0.06 

LuAG:Pr 

0.18 
26.1±0.28(0.84), 

180.3±5.63(0.16) 

310, 269 2.81 ± 0.12 

0.34 
25.2±0.11(0.83), 

218.9±5.32(0.17) 

311, 252 2.97 ± 0.13 

* 発光・吸収波長分布におけるピーク値の波長。 

 

図 2-7 (a, b) に公称 Ce 添加濃度 0.5, 1.5 mol%のそれぞれ上部下部における 4 種

類の GSO:Ce シンチレータと LGSO:Ce シンチレータ、さらに GSOZ:Ce シンチレ

ータを用いた場合の、662 keV 全エネルギーピークにおける Vp/Q ヒストグラムを

示す。図 2-7 (a) より 4 種類の GSO:Ce シンチレータが互いに離散的に分布してい

ることが分かる。LGSO:Ce(0.3 mol%)シンチレータと GSOZ:Ce(1.0 mol%)シンチレ

ータも互いに離散的に分布している。しかし LGSO:Ce(0.3 mol%)シンチレータは

GSO:Ce (1.5mol%上部 )シンチレータと、GSOZ:Ce (1.0 mol%)シンチレータは
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GSO:Ce (0.5 mol%下部)とそれぞれ分布が重なり十分に弁別できていない。図 2-7 

(c) に GAGG:Ce (0.12, 0.41, 0.57 mol%) シンチレータと LuAG:Pr (0.18, 0.34 mol%) 

シンチレータを用いた場合の Vp/Q ヒストグラムを示す。図 2-7 (c) から GAGG:Ce 

(0.12, 0.57 mol%)と GAGG:Ce(0.41, 0.57 mol%) シンチレータの分布は互いに離散的

に分布していることが示されている。一方 LuAG:Pr (0.18, 0.34 mol%) シンチレー

タは表 2-1 に示すように近い減衰時定数を示しており、Vp/Q ヒストグラムも互い

に重なるように分布している。これまでの結果では、表 2-1 に示す減衰時定数に差

が生じているシンチレータは、Vp/Q ヒストグラムにおいても離散的に分布してい

る傾向を示した。しかし、GAGG:Ce (0.12, 0.41 mol%) シンチレータのみそれぞれ

異なる減衰時定数を示しているにも関わらず、Vp/Q ヒストグラムは互いに重なり

合うように分布している。 

表 2-1 にそれぞれ Vp/Q ヒストグラムに対してガウス関数を用いたフィッティン

グ解析によって得られた、分布の平均値と標準偏差を示す。表 2-1 に示した各シン

チレータにおける Vp/Q 値の平均値と標準偏差から、互いに 2σ 以上 Vp/Q 分布が離

れているシンチレータを積層に使用すると考えると、GAGG:Ce (0.12 mol%)シンチ

レータと GSO:Ce (0.5 mol% 下部、1.5 mol% 下部)シンチレータを用いた 5 層積層

が可能であることが示された。また GAGG:Ce (0.12, 0.57 mol%) シンチレータ、

GSOZ:Ce (1.0 mol%) シンチレータ、LGSO:Ce (0.3 mol%) シンチレータ、GSO:Ce 

(1.5 mol% 下部)シンチレータを用いた 5 層積層も考えられる。互いに 2σ 以上離散

的な Vp/Q 値で分布しているという条件のもと、表 2-1 に示すすべてのシンチレー

タにおける組み合わせを検討した結果、5 層積層が最高の積層数と示された。 

積層した場合各シンチレータにおける発光・吸収波長帯域は非常に重要であり、

それらの特性によっては他のシンチレータが発したシンチレーション光を別のシ

ンチレータが吸収してしまう可能性がある。図 2-8 (a) に 4 種類の GSO:Ce (0.5, 1.5 

mol%上部、下部) におけるシンチレータの発光・吸収波長帯域を測定した結果を

示す。これらの 4 種類の GSO:Ce シンチレータの発光・吸収波長帯域はそれぞれ非

常に近しい分布が得られ、これらの GSO:Ce シンチレータを用いた 4 層積層は実

現可能であることが示された。図 2-8 (b) に GSOZ:Ce (1.0 mol%)シンチレータと

LGSO:Ce(0.3 mol%)シンチレータにおける発光・吸収波長帯域を示す。前述した 4

種類の GSO:Ce (0.5, 1.5 mol%上部、下部) シンチレータと GSOZ:Ce (1.0 mol%) シ

ンチレータの発光・吸収波長帯域は近しい分布であるが、LGSO:Ce (0.3 mol%) シ

ンチレータはそれらに比べて発光波長帯域が低波長側に分布している。したがっ

て、図 2-8 (a) の GSO:Ce (0.5 mol% 上部下部, 1.5 mol% 上部下部)シンチレータと

図 2-8 (b) に示す LGSO:Ce (0.3 mol%)シンチレータを積層した場合、LGSO:Ce (0.3 

mol%) シンチレータの発光は僅かだが GSO:Ce (0.5 mol% 上部下部, 1.5 mol% 上
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部下部)シンチレータに吸収される可能性を示している。図 2-8 (c)に GAGG:Ce (0.12, 

0.41, 0.57 mol%) シンチレータと LuAG:Pr (0.18, 0.34 mol%) シンチレータにおける

発光・吸収波長帯域を測定した結果を示す。GAGG:Ce (0.12, 0.41, 0.57 mol%) シン

チレータの発光・吸収波長帯域は非常に近しい分布をし、互いに積層が可能である

ことを示している。しかし GAGG:Ce (0.12, 0.41, 0.57 mol%) シンチレータの吸収波

長帯域は GSO:Ce (0.5, 1.5 mol%上部、下部)シンチレータ、GSOZ:Ce (1.0 mol%)シン

チレータ、LGSO:Ce (0.3 mol%)シンチレータの発光波長帯域と同様の帯域に分布し、

これらの積層は適切ではないことが示された。また図 2-8 (d) に示す LuAG:Pr (0.18, 

0.34 mol%) シンチレータの発光波長帯域からは、LuAG:Pr (0.18, 0.34 mol%) シン

チレータの発光は GSO:Ce (0.5, 1.5 mol%上部、下部)シンチレータ、GSOZ:Ce (1.0 

mol%)シンチレータ、LGSO:Ce (0.3 mol%)シンチレータに吸収される可能性が高く、

互いの積層には適切ではないと判断した。 

これらの結果より、本研究で用いたシンチレータでは異なる材質間における積

層は適切ではないことが示された。したがって互いに 2σ 以上離散的に分布する

Vp/Q 値を有し、なおかつ積層に適切な発光・吸収波長帯域を持つという条件で積

層シンチレータを選定すると、GSO:Ce (0.5, 1.5 mol%上部、下部)シンチレータが最

も積層に適切であると判断できる。また同種のシンチレータは光学特性が非常に

近しいことから、同種のシンチレータのみで積層が可能であることは、屈折率など

を考慮すると光学的に大きな利点がある。 
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図 2-7 (a) GSO:Ce (0.5 mol%上部下部、1.5 mol%上部下部)シンチレータ、

(b) LGSO:Ce、GSOZ:Ce シンチレータにおける Vp/Q ヒストグラム。(c) 

GAGG:Ce (0.12, 0.41, 0.57 mol%)シンチレータと LuAG:Pr (0.18, 0.34 mol%)

シンチレータにおける Vp/Q ヒストグラム。 
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図 2-8 (a) GSO:Ce (0.5 mol%上部下部、1.5 mol%上部下部)シンチレータ、(b) 

LGSO:Ce、GSOZ:Ce シンチレータ、(c) GAGG:Ce (0.12, 0.41, 0.57 mol%)シン

チレータと LuAG:Pr (0.18, 0.34 mol%)シンチレータにおける発光・吸収スペ

クトル。 
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3-2 PQD 法による DOI 検出器のパルス波形弁別精度 

本研究では Ce 添加濃度の低い順(Ce 添加濃度 0.5mol%上部下部、1.5mol%上部下

部)の順で光電子増倍管に GSO:Ce シンチレータを積層し、4 層 DOI 検出器を作成

した。4 層 DOI 検出器における Vp/Q 値の全積分電荷依存性を図 2-9 に示す。図 2-

9 に示すように GSO:Ce (0.5 mol% 上部下部、1.5 mol% 上部下部) シンチレータの

寄与がそれぞれ離散的に分布していることが分かる。より定量的に Vp/Q 値の弁別

能力を評価するため、662 keV 全エネルギーピーク における標準偏差 2σ の範囲の

データを用いてヒストグラム解析を行った結果を図 2-10 に示す。図 2-10 よりこ

れらの分布は互いに高精度で弁別できていることが示されている。図 2-10 の Vp/Q

ヒストグラムに対してガウス関数を用いたフィッティング解析を行った結果を表

2-2 に示す。また表 2-2 にはフィッティング解析によって得られたガウス分布の平

均値と FWHM を用いて FOM を解析した結果も同時に示している。得られた FOM

は GSO:Ce (0.5 mol% 上部下部)シンチレータでは 1.16, GSO:Ce (0.5 mol%下部、1.5 

mol%上部)シンチレータでは 1.05, GSO:Ce(1.5 mol% 上部下部)シンチレータでは 

0.90 という数値が得られた。またそれらの分布から隣り合うガウス分布の交点を

それぞれの閾値とした場合、GSO:Ce(0.5 mol% 上部下部、1.5 mol% 上部下部) シ

ンチレータでそれぞれ 99.76%, 99.01%, 97.42%, 98.36%の精度で弁別に成功した。

これらの結果から、GSO:Ce (0.5 mol% 上部下部、1.5 mol% 上部下部) シンチレー

タを用いた PQD 法による 4 層 DOI 検出器は、実測で 3％以下の誤検知率で DOI情

報を取得できていることが示された。 
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図 2-9 GSO:Ce (0.5 mol% 上部下部、1.5 mol% 上部下部)シンチレータを用

いた 4 層 DOI 検出器における Vp/Q 値の全積分電荷(エネルギー)依存性。 

 

 

図 2-10 GSO:Ce (0.5 mol% 上部下部、1.5 mol% 上部下部)シンチレータを用

いた 4 層 DOI 検出器における Vp/Q ヒストグラム。 
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表 2-2 4 層 DOI 検出器における Vp/Q ヒストグラムに対してガウス関

数を用いたフィッティング解析を行った結果。 

シンチレータ ピーク値 平均値 FWHM Figure of merit 

(FOM) 

GSO:Ce 

0.5mol%上部 
136.1 1.80 0.21 (11.6%) 

1.16 

 

1.05 

 

0.90 

GSO:Ce  

0.5mol%下部 
104.0 2.41 0.31 (12.9%) 

GSO:Ce 

1.5mol%上部 
99.04 3.09 0.33 (10.7%) 

GSO:Ce 

1.5mol%下部 
112.6 3.76 0.41 (11.1%) 

 

3-3 PQD 法を用いた DOI 検出器のエネルギー分解能 

図 2-11(a) に GSO:Ce (0.5 mol% 上部下部、1.5 mol% 上部下部) シンチレータを

個別に測定した実験で得られたエネルギースペクトルを示す。また図 2-11 (b) に、

GSO:Ce (0.5 mol% 上部下部、1.5 mol% 上部下部) シンチレータを用いた 4 層 DOI

検出器における、各 GSO:Ce シンチレータのエネルギースペクトルを示す。図 2-

11 (a,b) より、個別測定と 4 層積層状態においてエネルギースペクトルが著しく変

化していることが分かる。これらのエネルギースペクトルにおける 662 keV 全エ

ネルギーピークをガウス分布によってフィッティングした結果を表 2-3 に示す。個

別状態における光電子増倍管の供給電圧は 1000V であり、4 層積層状態における

供給電圧が 1400V であるため、表 2-3 に示すガウス分布の平均値(信号強度)は個別

状態の方が小さくなっている。また個別測定では各シンチレータにおける信号強

度は大きく変化していないが、4 層積層状態では各シンチレータにおける信号強度

に大きな差が示された。これは光電子増倍管から遠いシンチレータにおけるシン

チレーション光の到達光量が減少し、信号強度が減少しているためと考えられる。

また表 2-3 から、積層によってそれぞれの GSO:Ce シンチレータにおけるエネルギ

ー分解能が約 2%劣化したことが示された。4 層積層によってエネルギー分解能は

低下したが、一般的に PET 装置に用いられている無機シンチレータのエネルギー

分解能は 10~20%である。したがって本研究で使用した 4 層 DOI検出器は DOI-PET

装置への実装において十分なエネルギー分解能を達成したと考えられる。 
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図 2-11 (a) 個別測定と(b) 4 層積層状態における GSO:Ce (0.5 mol% 上部下部、

1.5 mol% 上部下部) シンチレータのエネルギースペクトル。 
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表 2-3 個別測定と 4 層積層状態における測定において、662 keV 全エネルギーピ

ークに対してガウス分布を用いたフィッティング解析を行った結果。 

シンチレータ 

個別測定  4 層積層状態 

ピーク値 
平均 

[pC] 

FWHM 

[pC] 

 
ピーク値 

平均 

[pC] 

FWHM 

[pC] 

0.5 mol%上部 284.7 23.7 
2.17 

(9.12%) 

 
74.56 84.9 

3.89 

(10.7%) 

0.5 mol%下部 259.7 23.0 
2.17 

(9.4%) 

 
136.8 56.1 

2.48 

(10.4%) 

1.5 mol%上部 266.1 24.5 
2.23 

(9.3%) 

 
131.1 53.2 

2.69 

(11.9%) 

1.5 mol%下部 255.2 21.5 
2.09 

(9.6%) 

 
220.9 45.9 

2.11 

(10.8%) 

 

3-4 PQD 法と Charge comparison 法における信号弁別精度 

GSO:Ce (0.5 mol% 上部下部、1.5 mol% 上部下部) シンチレータによる 4 層 DOI

検出器の出力パルス波形において、ピーク付近、減衰初期、減衰中期、減衰終期の

4 つの位置で図 2-12 (a-d) に示すようにそれぞれ 40, 80, 120, 160 ns の 4 種類の幅

の電荷積分窓を作成した。ピーク付近、減衰初期、減衰中期、減衰終期はそれぞれ

図 2-12 (a-d) において 120, 160, 200, 240 ns が電荷積分窓の始点となっている。16

個の電荷積分窓による Charge comparison 法を用いた 4 層 DOI 検出器における各

FOM を解析した結果を図 2-13 (a-d) に示す。また図 2-13 (a-d) には PQD 法による

FOM も同時に示している。図 2-13 (a) よりピーク付近に電荷積分窓を設置した場

合、40, 80 ns の電荷積分窓を用いた Charge comparison 法は GSO:Ce (0.5 mol% 上

部下部、1.5 mol% 上部下部) シンチレータの弁別において PQD 法より高精度であ

ることが示された。また 80 ns の電荷積分窓を用いた Charge comparison 法では 40 

ns の電荷積分窓の条件と比べて GSO:Ce (0.5 mol% 上部下部、1.5 mol% 上部) シ

ンチレータにおいて高精度な弁別を達成しているが、GSO:Ce (1.5 mol% 上部下部) 

シンチレータの弁別では 40 ns の電荷積分窓の方が高い精度を示した。また図 2-

13 (b) より減衰初期に電荷積分窓を設定した場合、GSO:Ce (0.5 mol% 上部下部) シ

ンチレータにおいては PQD 法の方が Charge comparison のすべての条件より高精

度な弁別を達成した。しかし GSO:Ce (1.5 mol% 上部下部) シンチレータの弁別で

は 80, 120, 160 ns の電荷積分窓を用いた Charge comparison 法の方が PQD 法より高
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い精度を実現し、ピーク付近における電荷積分窓の設定条件と精度の関係とは逆

の傾向を示した。図 2-13 (c) の減衰中期における両者の比較では 80, 120, 160 ns の

長い電荷積分窓を使用した Charge comparison 法で高精度が得られている。また図

2-13 (d) に示すように減衰終期に電荷積分窓を設置した条件でも GSO:Ce (0.5 

mol% 上部下部、1.5 mol% 上部) シンチレータの弁別では、広い電荷積分窓を使用

した Charge comparison 法で高い精度を実現している。しかし GSO:Ce (1.5 mol% 

上部下部)シンチレータの識別では PQD 法の方が Charge comparison 法より高精度

を示している。 

これらの結果より電荷積分窓の条件によっては Charge comparison 法は PQD 法

よりも高精度であることが示された。しかし Charge comparison 法が電荷積分窓の

選定に強い依存性があることも示され、GSO:Ce (0.5 mol% 上部下部、1.5 mol% 上

部下部) シンチレータの 4 種類を弁別する場合それぞれ最適化の条件が異なるこ

とも示された。また GSO (0.5 mol% 上部下部、1.5 mol% 上部下部) シンチレータ

を用いた場合、ピーク付近では狭い積分窓が適切であり、減衰部分では広い積分窓

が適切であることが示された。一般的に 1 を超える FOM の場合は十分な精度で 2

つの分布を弁別できていると考えられる。図 2-13 (a-d) の結果より、すべての

GSO:Ceシンチレータにおいて FOM が 1を超えている積分窓の条件はピーク付近

に 40ns の積分窓(図 2-13 (a) 120-160 ns)を設置した場合である。したがって、この

条件が今回の検討における Charge comparison 法において最適な積分窓であると考

えられる。図 2-14 に電荷積分窓最適化における Charge comparison 法を用いたパル

ス波形弁別の結果を示す。 
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図 2-12 信号パルス波形と電荷積分窓の設定位置((a)ピーク付近、(b)減衰初期、

(c)減衰中期、(d)減衰終期)。 
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図 2-13 Charge comparison 法において(a)ピーク付近、(b)減衰初期、(c)

減衰中期、(d)減衰終期にそれぞれ 40, 80, 120, 160 ns の電荷積分窓を設置

した場合と PQD を用いた場合の、GSO:Ce (0.5 mol% 上部下部、1.5 mol% 

上部下部)シンチレータ弁別における figure of merit。 

 



62 

 

 

 

図 2-14 電荷積分窓最適化における Charge comparison 法を用いて解析した、

部分積分電荷 Qpart.と全積分電荷 Q の比における(a)分布と(b)ヒストグラム。 
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PQD 法と Charge comparison 法(電荷積分窓最適化)における FOM のサンプリン

グレート依存性を解析した結果を図 2-15 に示す。図 2-15 からすべてのシンチレー

タの組み合わせにおいて、PQD 法では約 100 MS/s (サンプリング時間 10 ns) 以上

のサンプリングレートでほぼ精度の低下が観測されなかった。一方 Charge 

comparison 法では 1 GS/s 以下のサンプリングレートから顕著な精度低下が観測さ

れ、225 MS/s 以下のサンプリングレートでは PQD 法より小さな FOM が示された。

これらの結果より GSO:Ce (0.5 mol% 上部下部、1.5 mol% 上部下部) シンチレータ

を用いた 4 層 DOI 検出器において、PQD 法は低いサンプリングレートでも高い精

度でのパルス波形弁別が可能であり、225 MS/s 以下では最適化した Charge 

comparison 法よりも高い精度を実現することが示された。 

 

 

図 2-15 PQD法と Charge comparison 法におけるパルス波高弁別精度のサンプ

リングレート依存性。 

 

  



64 

 

3-5 シンチレータの発光特性と Vp/Q 値 

図 2-6 (a-d)、図 2-7 (a-c) よりシンチレータの材質や添加物濃度の変化によって

異なる信号パルス波形が得られ、またそれを Vp/Q 値によって弁別可能であること

が示された。しかし Vp/Q 値がシンチレータの発光特性におけるどのパラメータに

感度を持つかは不明である。シンチレータの発光過程における時間構造は現在も

様々な研究が行われているが、一般的に励起電子の挙動とエネルギー順位の構造

によって現象が理解されている 47,48。また現在は式(2-1)を用いた信号パルス波形に

対するフィッティング解析により、シンチレーション光の時間構造を近似的に数

値化している。本研究では最もパルス波形への寄与が大きいと考えられる減衰時

定数に注目し解析を行った。最も強度比が強い減衰時定数と Vp/Q 値の関係性を調

べた結果を図 2-16 に示す。図 2-16 より Vp/Q 値はシンチレータの減衰時定数に強

く依存し、それらはシンチレータの材質に依存せず共通な関数で表現できる可能

性を示している。しかしLGSO:Ce (0.3 mol%) シンチレータとGAGG:Ce (0.12 mol%) 

シンチレータにおけるVp/Q値の減衰時定数依存性は他のシンチレータと異なった

挙動を示している。この現象は表 2-1 に示したように、この 2 つのシンチレータが

他のシンチレータに比べ減衰時定数の強度比が異なるためと考えられる。

LGSO:Ce (0.3 mol%) シンチレータは1つの強い成分によって発光特性が表現され、

GAGG:Ce (0.12 mol%) シンチレータは 2 つの減衰時定数の強度比がほぼ等しい。

したがってこれらの結果より、減衰時定数の強度比が近しいシンチレータであれ

ば、減衰時定数から Vp/Q 値が見積もることができる可能性が示された。また図 2-

16 に示す GSOZ:Ce (1.0 mol%) シンチレータと LGSO:Ce シンチレータの Vp/Q 値

から、減衰時定数が近い場合でもシンチレーションの発光特性における時間構造

が異なる場合、Vp/Q 値が大きく変化することが明らかになった。 

今回の解析ではVp/Q値は最も強度の強い減衰時定数に強く依存することが明ら

かになった。しかし減衰時定数のみで Vp/Q 値とシンチレータの発光特性の全ての

関係性を示すことは困難であることも示された。また今回の検証に発光の立ち上

がり時定数は含んでおらず、現在立ち上がりと減衰を同時に評価する関数が確立

できていないため評価を行うことができなかった。したがって今後は立ち上がり

部分を含んだパルス波形を再現する関数を明らかにし、その関数から Vp/Q 値とシ

ンチレーション発光特性の関係を明らかにしていく必要があると考えられる。 
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図 2-16 Vp/Q 値と減衰時定数の関係性。図中では各シンチレータの添加元

素と添加濃度における mol%の単位を略し、GSO:Ce (0.5, 1.5 mol%) における

結晶インゴット位置の上部(top)と下部(bottom)をそれぞれ T, B と略してい

る。 
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4. 考察 

4-1 GSO:Ce シンチレータにおける Ce 添加濃度と減衰時定数 

先行研究ではCe添加濃度を 0.1, 0.5 ,0.95, 1.5, 2.0, 5.0 mol% と変化させたGSO:Ce

シンチレータにおける減衰時定数と Ce 添加濃度の関係性が報告されている 40。そ

れらのデータを利用して、今回使用した公称 Ce 添加濃度 0.5, 1.5 mol%の結晶イン

ゴット上部、下部における GSO:Ce シンチレータの減衰時定数(表 2-1)から、各シ

ンチレータの Ce 添加濃度を推定することが可能である。推定された Ce 添加濃度

は GSO:Ce (0.5 mol% 上部下部、1.5 mol% 上部下部) シンチレータでそれぞれ約

0.45, 0.83, 1.95, 3.06 mol%という数値が得られた。したがって、0.5 mol%上部下部

と 1.5 mol%上部下部でそれぞれ 1.85 倍と 1.57 倍の Ce 添加濃度比が存在している

可能性が高い。 

また量子科学技術研究開発機構、放射線医科学研究所、計測・線量評価部の吉井

氏による蛍光 X 線分析(OURSTEX 100FA,  アワーズテック(株))によって、相対的

な GSO:Ce (0.5 mol% 上部下部、1.5 mol% 上部下部) シンチレータの Ce 添加濃度

比を解析していただいた。その結果 GSO:Ce (0.5 mol%) シンチレータの上部と下

部の Ce 濃度比は 1.96 ± 0.11 倍であり、GSO:Ce (1.5 mol%) シンチレータの上部と

下部における Ce 濃度比は 1.57 ± 0.12 倍という結果が得られた。これらの実測によ

って得られたCe濃度比は先行研究のデータから推定した濃度比と非常に近い数値

を示している。これらの数値は相対値ではあるが、本研究で 4 層 DOI 検出器に使

用した 4 種類の GSO:Ce シンチレータが異なる Ce 濃度を有していることの実験的

証明となっている。 

 

4-2 PQD 法と Charge comparison 法の比較 

図 2-13 (a) に示す最適化された電荷積分窓  (窓幅 40 ns) を用いた Charge 

comparison 法は PQD 法に比べ高いパルス波形弁別精度を取得した。しかし図 2-14

に示すようにサンプリングレートの低下に伴い Charge comparison 法は精度が大き

く低下していき、200 MS/s 以下では PQD 法の方が高精度なパルス波形弁別精度を

実現した。LaBr3:Ce シンチレータを用いた場合、PQD 法はサンプリングレートに

よる精度低下が非常に大きいという結果が得られたが、GSO:Ce シンチレータを用

いた今回の実験では異なる結果が得られた。これらはシンチレータの発光時間特

性に依存すると考えられる。LaBr3:Ce シンチレータは約 16 ns と非常に速い減光

時定数を持つため、高精度でピーク値を取得するには高いサンプリングレートが
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必要であったのに対し、GSO:Ce (0.5 mol% 上部下部、1.5 mol% 上部下部) シンチ

レータは表 2-1 に示すように 23.4 - 63.1 ns と比較的長い。また一般的に GSO:Ce シ

ンチレータの信号パルス波形の立ち上がり時間は約 10 nsと報告されておりこれも

LaBr3:Ce シンチレータに対して長い時間である 44, 49。したがってこれらの発光特

性より GSO:Ce シンチレータはピーク付近で比較的なだらかな勾配を持つパルス

波形を形成しており、低いサンプリングレートにおける PQD 法でも十分な精度が

得られたと考えられる。 

一方 Charge comparison 法によるパルス波形弁別はサンプリングレートによる依

存性が強く、十分な性能を達成するには Flash ADC に高いサンプリングレートを

要求する必要が示された。しかし一般的に Charge comparison 法を行う場合積分電

荷はアナログ値で測定するため、無限のサンプリングレートでパルス波形弁別が

可能である。したがって測定ボードの回路構成によっては PQD 法よりも高精度を

実現する可能性がある。しかし前述したようにアナログ信号を扱う場合、回路素子

による電気ノイズや時間方向に電荷積分窓が変動する誤差が生じてしまう可能性

がある。また図 2-4 に示した様に Charge comparison 法は信号を分割する必要があ

るため信号ノイズ比が低下する可能性も示唆される。したがって Charge comparison 

法を十分な性能で実装する場合、PQD 法に比べノイズなどの不確定要素を多く含

む可能性が考えられる。 

図 2-15 から、PQD 法では約 100 MS/s (10ns のサンプリング時間)までサンプリン

グレートを低下させても精度の低下が小さいことが示された。一方 Charge 

comparison 法では 1 GS/s 以下でパルス波形弁別の精度が低下していき、図 2-15 か

ら PQD 法と同等の精度を達成するには約 275 MS/s のサンプリングレートが必要

であると考えられる。一般的に Flash ADC はサンプリングレートが大きくなるに

つれコストが増大し、2016 年 11 月現在の Texas Instruments Japan Limited から販売

している Flash ADC では ADC12J4000 (4 GS/s , 1 ch) で 1949.99$、ADS54J60 (1 GS/s, 

2 ch) で 706.50$、ADS42LB49 (250 MS/s, 2 ch) で 125.00$、ADS52J90 (100 MS/s, 16 

ch)で 120.00$ である。Charge comparison 法を 250 MS/s で回路実装し PQD法を 100 

MS/s で回路実装した場合、ch あたり 8.3 倍 PQD 法の方が低コストである。PET 装

置は一般的に多くの信号を処理する必要があり、一つ一つの信号を処理する際の

コストは極力低い方が望ましい。PQD 法は 100 MS/s で十分な精度を達成できるた

め、Flash ADC を用いた回路実装が低コストで可能である。したがって Flash ADC

を用いた PQD 法による DOI-PET 装置の開発は実現可能であると考えられる。 
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4-3 PQD 法を用いた DOI 検出器の PET 装置への実装 

本研究では GSO:Ce (0.5 mol% 上部下部、1.5 mol% 上部下部) シンチレータを用

いた PQD 法による 4 層 DOI 検出器の実現可能性を示した。しかし本技術を PET

装置に応用する場合、今回の検証実験とは異なるマルチアノードの光電子増倍管

を使用する必要がある。現在 DOI 技術を必要としている小動物用 PET 装置では

256 ch のマルチアノード光電子増倍管がよく用いられており、コストの面から 256 

ch の信号線から独立に信号を取得するのではなく、抵抗分割回路を利用した 4 ch

の読み出しが一般的である 50, 51。4 ch から読み出された電流信号は重心演算によっ

て発光したシンチレータの位置を同定可能である。図 2-2 (a) に示す Light-sharing 

法では特殊な反射材によってシンチレーション光の光電面到達位置を制御し、重

心演算によって得られた 2 次元強度分布から DOI 情報を取得している 32, 33。しか

しパルス波形弁別では正確なパルス波形情報が必要であり、抵抗分割回路によっ

てパルス波形の情報が変化してしまう可能性がある。したがって PQD 法を PET 装

置に応用する場合、マルチアノード光電子増倍管と抵抗分割回路を用いて測定し

た場合においても高い精度でパルス波形弁別が可能かどうか検討する必要がある。 

近年小動物 PET 装置において DOI 情報は必要不可欠な要素となっている 29, 30。

製品として販売されている小動物用 PET 装置には Light-sharing 法による 4 層 DOI

検出器が実装されており 33、研究段階の装置では 4 層以上の DOI 検出器も開発さ

れている 52。本研究で開発した PQD 法は上記の Light-sharing 法による DOI 情報

の識別とは全く独立した方法である。したがって Light-sharing 法と PQD 法は併用

が可能であり、両者を併用した場合理論的には最大で 4×4 = 16 層の DOI 検出器が

実現できる可能性がある。 

小動物用 PET 装置では高い空間分解能を得るために、再構成後の画素サイズを

0.2~0.5 mm と非常に小さく設定する場合が多い 53, 54。したがって再構成後の各画

素における信号ノイズ比は小さくなり、高画質な再構成画像を取得するためには

高い統計精度が要求される。十分な統計精度を得るためには高い検出効率を実現

する PET 装置のデザインが必要である。PET 装置には読み出し素子の干渉からシ

ンチレータを設置できないデッドスペースが存在し、先行研究ではテーパー状の

検出器を作成することによってデッドスペースを減少させ検出効率を向上させて

いる 55-57。しかし、このテーパー状のデザインでは積層 DOI 検出器と Light-sharing 

法を用いた場合 DOI 情報の取得が困難である。先行研究ではテーパー状シンチレ

ータのデザインにおいて、図 2-2 (b)に示す Dual-ended readout 法を用いて DOI 情報

を取得しているが、エネルギー分布が歪み分解能の評価ができなかったという報

告がある 57。またシンチレータの形状をテーパー状に加工しており、製作コストの
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面も指摘されている 57。しかし PQD 法を用いた 4 層 DOI 検出器ならば図 2-11 (b) 

に示した様に、積層状態においても高いエネルギー分解能を達成しつつ、すべて同

一形状のシンチレータを用いた積層型テーパー状 PET 装置のデザインが可能であ

る。 

 

5. 小括 

 本研究では PQD法による積層型 DOI検出器に適した４種類の GSO:Ce(0.5 mol% 

上部下部、1.5 mol% 上部下部)シンチレータを選定し、実測によって PQD 法によ

る 4 層 DOI 検出器の性能を評価した。その結果、誤検知率 3%以下の精度で 4 層の

DOI 情報を取得することに成功した。また先行研究である Charge comparison 法と

PQD 法のパルス波形弁別精度を比較し、333 MS/s (サンプリング時間 3 ns) 以上の

サンプリングレートでは Charge comparison法の方が高精度を達成したが、200 MS/s 

以下では PQD 法の方が高精度を実現した。Flash ADC はサンプリングレートの上

昇に伴いコストが増加するので、111 MS/s (サンプリング時間 9 ns)でも十分な性能

を達成する PQD 法は Flash ADC を用いた PET 用の回路実装に非常に適切である。

また単一読み出しにおいて 4 層 DOI 分解能を実現した PQD 法は、既存の Light-

sharing 法ではデザインが困難であるテーパー状 PET 装置が実現可能である。第 3

章では PQD 法による積層型 DOI 検出器によって実現可能となった積層型テーパ

ー状 PET 装置の性能をシミュレーションにより検討する。 
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第 3 章 

新しい信号パルス波形解析による積層シンチレータ 

検出器を用いたテーパー状 PET 装置の実現可能性検討 

 

1. 緒言 

核医学の分野では様々な原子核の崩壊に起因する放射線が利用され、PET 

(Positron emission tomography) 装置では陽電子放出核を利用している。陽電子は

1928 年にポール・ディラックがその存在を予言し、1932 年にアンダーソンが霧箱

を用いた宇宙線の観測中に存在を証明した。陽電子は電子と相互作用し 180 度方

向に 2 つの 511keV ガンマ線を放出するが、この対消滅ガンマ線の同時計数を初め

て医療に応用した研究は 1951 年に報告されている。製品としての診断用 PET 装置

は 1974 年に初めてアメリカで開発され、日本でも 1979 年に放射線医科学研究所

で頭部用の PET 装置が開発された 58。その後世界中で PET 装置の研究開発が盛ん

に行われ、より高い性能を実現するためのデザインや検出器が開発されている。初

期の頭部用 PET 装置の空間分解能は FOV (Field of view) 中心で 7.5 mm と報告さ

れているが 58、現在製品として発表されている診断用 PET 装置の空間分解能は 3.5 

- 7 mm と大きく精度が向上している 59, 60。高い性能を実現している現在の診断用

PET 装置は様々な診断や測定に利用され、脳や心筋の血流、代謝測定や腫瘍判定で

用いられている 61。 

研究段階の薬剤の応答や、腫瘍への放射線治療の影響を調べる場合マウスなど

の小動物を実験に用いることがある。それらの実験では小動物用 PET 装置を用い

た測定が行われる場合がある 53, 54, 62。市販されている診断用PET装置の多くはFOV 

が約 500~700 mm であり、小動物用 PET 装置は 35~200 mm と小径である 59-62。小

動物用 PET 装置は小径であるため角度揺動の影響が小さいが視差誤差が増加する

ので DOI (Depth of interaction) 検出器の技術が応用されている場合が多い 29, 30。ま

たラットの脳は約 20mm 程度であり、マウスの脳は 10 mm 程度であるので、詳細

な情報を取得するため小動物用 PET装置は人体用の PET装置よりも高い空間分解

能が要求されている 63。小動物用 PET 装置に要求される理想的な空間分解能は 0.5 

mm と言われているが、現在報告されている世界最高の空間分解能は約 0.7 mm で

ある 63。空間分解能は画像再構成のアルゴリズムにも依存するが、最も大きな影響

を与えるのは PET 装置のデザインであり、特に検出素子のサイズによる寄与が大
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きい。PET 装置に直方体の検出素子を使用した場合、検出素子の長さ方向は 511 

keV のガンマ線の検出に十分な長さで設計する場合が多く、使用するシンチレー

タの材質によって必要な長さは変化する 64。空間分解能への寄与が大きいのは 511 

keV ガンマ線が入射する面のサイズであり、人間用 PET 装置では一辺 2.0 - 3.0 mm

だが前述した 0.7 mm の空間分解能を達成した装置では一辺 0.5 mm の微小なシン

チレータを用いている 61, 63。ガンマ線入射面のサイズが小さくなることで設置可

能なシンチレータ数が増加し、同時検出した検出器ペアの中心を結ぶ LOR (Line of 

response) のパターン数は空間分解能に大きく寄与する。しかし検出器サイズを小

さくすると信号の読み出しに問題が発生する場合が多く、例えば 256 ch のマルチ

アノード光電子増倍管の場合 1ch のピクセルサイズは一辺 2~3 mm 程度の大きさ

なので、それ以下のサイズの検出素子を正確に検出することは困難である 50, 51。近

年ではピクセルピッチ 0.05 mm 程度の Si-PM (Silicon photomultiplier)という素子が

開発され、この素子は大きさにも自由度があるためマルチアノード光電子増倍管

に代わる新たな PET 装置用の読み出し素子として注目を集めている 63, 65。Si-PM

を読み出し素子として利用することで、検出器サイズの小型化が可能になり空間

分解能の向上につながっている。しかし Si-PM は一般的に温度依存性が高く 6、ま

た光電子増倍管に比べノイズが多いため、光電子増倍管の方が安定した高い精度

の信号を出力することが可能である。 

小動物用 PET 装置では高い空間分解能を必要とするため、再構成画像における

画素サイズが人間用 PET 装置よりも小さい 53, 54。一般的に人体用の PET 装置では

2 - 5 mm の画素サイズだが、小動物用 PET 装置では 0.2 - 0.5 mm 程度である。高

い空間分解能を実現するため小さい画素を設定することは必要不可欠であるが、

画素の細分化による空間分解能の低下が懸念されている 63。図 3-1 に示すように画

素が細分化されるとそれだけ各画素に含まれる情報の統計精度が低下する。この

各画素における統計精度の低下は画質低下を引き起こし、結果として再構成画像

の空間分解能を低下させる。この問題を解決するためには十分な統計量が取得可

能な測定を行う必要がある。その方法として、投与線量を増加するか特定時間を長

くする方法、もしくは検出効率の高い PET 装置をデザインする方法などが考えら

れる。しかし PET 薬剤の投与量増加には限度があり、検出器の応答速度を上回る

放射能を与えても正しい測定結果は得られない。したがって現在では長時間測定

を行うことで十分な統計量を取得する方法が行われている 63。しかし長時間測定

は経時変化の測定には対応できず、また生体を対象とする場合の長時間測定には

様々な不安要素が考えられる。したがって近年の小動物用 PET 装置の研究開発で

は、検出効率の高い PET 装置のデザインに注目が集められている 54-57。 

前述したように小動物用 PET 装置において高い空間分解能を達成するために
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は、”検出素子の小型化”と”検出効率の向上”が非常に重要な要素となっている。前

者は前述のとおり Si-PM を用いることによって達成している。後者は現在も研究

段階であり、先行研究では LSO:Ce、LYSO:Ce シンチレータなどの高密度の結晶を

用いて検出器デザインの最適化を行っている 64, 66, 67。また PET 装置は一般的に直

方体のシンチレータを用いるため、リング状にシンチレータを設置した場合シン

チレータの設置が不可能な空間(デッドスペース)ができてしまう(図 3-2)。このデ

ッドスペースは検出効率の低下を引き起こし、また FOV 中の検出感度分布の一様

性を低下させる。先行研究ではテーパー状のシンチレータを作成し、シミュレーシ

ョンと実測によってその性能を評価し、検出効率が約 41%向上したと報告してい

る 54-57。またこの先行研究のテーパー状 PET 装置では Si-PM を用いた Dual-ended 

readout 法を用いて DOI 情報を取得しており、20 mm の長さのシンチレータに対し

て約 2.6 mm の DOI 分解能を示している 57。Dual-ended readout 法はシンチレータ

の表面処理や反射材の選定が DOI 分解能や読み出しの位置精度、またエネルギー

分解能に大きく影響を与える 35-37。先行研究では表面状態と反射材の最適化を行っ

ているが、読み出し素子辺縁部のシンチレータにおけるエネルギースペクトルに

歪みが生じエネルギー分解能の評価が不可能であったと報告されている 57。PET 装

置におけるエネルギースペクトルは非常に重要な要素であり、DOI 情報の取得に

よる精度低下は極力避けるべきである。また先行研究の方法ではシンチレータの

形状がすべて同じではなく、切断しながら表面処理と反射材の固定を行うため製

作コストの増加が示唆される 57。さらに加工精度によって DOI 分解能やエネルギ

ー分解能も変化すると考えられる。 

第 2 章では PQD (peak-to-charge discrimination) 法を用いた 4 層 DOI 検出器の性

能を実測で評価し、誤検知率 3%以下で DOI 情報を取得しつつ、積層状態における

エネルギー分解能は 10-11%と高い性能を示した。本研究では PQD 法を用いた 4 層

DOI 検出器の技術を利用することで、シンチレータが干渉する領域の積層数を変

化させ積層型テーパー状 PET 装置のデザインが可能ではないかと着想した(図 3-

3)。図 3-3 に示すように積層型 DOI 検出器を用いてテーパー部分をデザインする

ことで、先行研究と異なりシンチレータはすべて同様の形状となる。この積層型テ

ーパー状 PET 装置は、各チャンネルで独立した 4 層 DOI 検出器が実現可能ならば

デザインすることが可能だが、先行研究で用いられている Light-sharing 法はその

測定原理からそのまま適応することが困難である 32, 33。しかし PQD 法による 4 層

DOI 検出器であればそのまま積層型テーパー状 PET 装置への応用が可能である。 

本研究では PQD 法を用いた積層型テーパー状 PET 装置の性能をシミュレーシ

ョンによって評価した。テーパー部分が有る場合と無い場合の両方の PET 装置の

検出効率と空間分解能をシミュレーションし、テーパー部分の有無による性能の
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差を検証した。第 3 章では PQD 法による 4 層 DOI 検出器の技術を用いた積層型テ

ーパー状 PET 装置の実現可能性について論じている。 

 

図 3-1 画素の細分化による分解能への影響。 

 

 

図 3-2 一般的な PET 装置におけるデッドスペースと先行研究におけるテーパ

ー状 PET 装置。 
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図 3-3 積層型 DOI 検出器を用いたテーパー状 PET 装置。 
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2. 方法 

2-1 Geant4 モンテカルロコード 

Geant4 は日本の研究者と欧州原子核研究機構(CERN)が共同で開発したモンテカ

ルロシミュレーション用のツールキットであり、自由に設計した検出器と放射線

の相互作用を高精度でシミュレーションすることが可能である 68, 69。1998 年に最

初のプログラムである Geant4.0.0 がリリースされ、2016 年現在は Geant4.10.3 まで

開発が進んでいる。Geant4 はソフトウェアではなくシミュレーションに必要な大

量の情報を含んだプログラムの集合体である。したがって実際使用する場合ユー

ザーがシミュレーションしたい実験体系に合わせて自らコードを作成する必要が

ある。設定すべき主たる要素は”検出器ジオメトリ”、”入射粒子とそのエネルギー”、”

相互作用”、”スコアリング方法”である。検出器ジオメトリの設定では検出器を構

成する元素を定義し、また形状とシミュレーション空間上の設置位置を定義する。

CAD データの読み込みも可能であり、かなり複雑な検出器ジオメトリの再現も可

能である。入射粒子とエネルギーは放射線と検出器における相互作用の決定に重

要であり、放射線のエネルギーが単色ではなく連続スペクトルを持つ場合は注意

して設定する必要がある。そしてユーザーは起こりうる相互作用も自ら定義する

必要がある。したがって正確な検出器ジオメトリと詳細な入射粒子情報を定義し

ても、相互作用の情報に誤りがあった場合現実と異なったシミュレーション結果

が得られる。相互作用の断面積データが存在しないエネルギー領域や粒子を用い

た場合、現実を再現するシミュレーション結果は得られない。また Geant4 は飛跡

やエネルギー付与などを計算しているが、どのようにデータスコアリングをする

かはユーザーが決定する必要がある。Geant4 は C++で記述されているため、複雑

な解析も自由に Geant4 内部で計算させることが可能である。また近年 Geant4 に可

視光のシミュレーションコードが実装され 69, 70、シンチレータなどの光学輸送過

程が精度に直結する検出器の性能評価において Geant4 は非常に強力なツールとな

った。Geant4 は乱数を用いたシミュレーションであり、シミュレーション体系に

よっては計算に非常に多くの時間が必要である。一般的にモンテカルロコードは

並列計算に適しているといわれており、Geant4 も各粒子を独立に計算しているた

め並列化が可能である。近年では GPU (Graphics processing unit)を用いた Geant4 の

シミュレーションコード開発が盛んに行われており、1011個といった従来では考え

られないほど多数の粒子を追跡するような計算が可能となっている 71。 
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2-2 積層型テーパー状 PET 装置のシミュレーション体系 

本研究では Geant4.9.5 を用いて図 3-4 に示す積層型テーパー状 PET 装置のジオ

メトリを作成しその性能評価を行った。積層型テーパー状 PET 装置のデザインの

思想はデッドスペースを極力少なくすることであり、読み出し素子が干渉しない

限界距離まで互いを近接させた。読み出し素子には 256ch のマルチアノード光電

子増倍管 H9500(浜松ホトニクス(株))を再現した。光電子増倍管 H9500 は外寸が

52×52 mm2、受光面が 49×49 mm2であり、ピクセルピッチは 3.04 mm である。この

光電子増倍管を互いに干渉しないよう 45 度間隔で 8 個設置した。検出素子は

2.5×2.5×7.5 mm3の GSO:Ce シンチレータを使用し、4 層積層することで 30 mm の

長さの DOI 検出器となるように設計した。シンチレータはマルチアノード光電子

増倍管の各グリッド中心に設置され、シンチレータ間は 0.27 mm のテフロン反射

材によって区切られている。このとき 49×49 mm2 の受光面すべてにシンチレータ

を 4 層積層すると、隣接する光電子増倍管ユニットのシンチレータと干渉してし

まう。したがって図 3-4 のようにシンチレータが互いに干渉する両端 3 個のシンチ

レータにおいて、端から 1 層、2 層、3 層の積層数にして積層型テーパー状 PET 装

置をデザインした。このときデザインしたテーパー状の PET 装置の FOV は 75 mm

であり、GSO:Ce シンチレータの数は 6656 個である。テーパー部分における寄与

を調べるため、前述の積層型テーパー状 PET 装置のジオメトリにおいてテーパー

部分のみを無くしたジオメトリも作成した。このとき使用した GSO:Ce シンチレ

ータの数は 5120 個である。 
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図 3-4 Geant4 によって作成したテーパー部分有り無しの PET 装置ジオメトリ。 

 

2-3 積層型テーパー状 PET 装置の感度分布と検出効率 

FOV 内の各画素における PET 装置の幾何学的な検出感度は各画素を通過する

LOR の密度に依存する。したがって全検出器ペアにおいて、各画素を通過する LOR

の長さを積算することで FOV 内の感度分布を解析することが可能である(図 3-5)。

本研究では Siddon のアルゴリズムと呼ばれる方法を応用して LOR が通過する任

意の面の座標を計算し、各画素の LOR 通過長を計算した 72。幾何学的な感度分布

は画素サイズに依存して変化し、画素サイズが小さすぎる場合 LOR が全く通過し

ない画素が生じる可能性がある。したがって本研究では図 3-4 に示す積層型テーパ

ー状 PET 装置が、小動物用 PET 装置に求められる画素サイズに対して十分な感度

分布を得られるかどうか評価した。今回の検討では 0.2, 0.5, 1 mm の画素サイズに

おける感度分布を解析した。また感度分布の均一性は式(3-1)によって数値化した。 

均一性 =
(画素の最大値) − (画素の最小値)

(画素の平均値)
 (3-1) 

LOR の通過長の解析では絶対的な検出効率は得られないので、Geant4 を用いて

図 3-4 に示す積層型テーパー状 PET 装置における 511 keV ガンマ線に対する検出

効率を計算した。線源は大きさの無い点線源を利用し、点線源を FOV 中心から辺

縁部に向けて 0, 5, 10, 15, 20, 25, 30 mm と移動させ各点における検出効率を解析し
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た。シミュレーションではエネルギーは 1 eV の陽電子を各点で 106個発生させ計

算を行った。実際には陽電子はそれぞれの放出核種に依存したエネルギーを持っ

ており、それらのエネルギーを落とすまで走行してから対消滅を起こす。したがっ

てそれらのエネルギーに依存した走行距離は対消滅点にバラつきを与え、これが

空間分解能の限界精度を決定している。しかし本研究では各点における検出効率

を調べることが目的なので、上記のような低いエネルギーの陽電子を発生させた。

また DOI-PET 装置のような検出器アレイでは、同一の読み出しにおける DOI 検出

器において、一つのガンマ線が二つ以上の検出素子で相互作用を起こす現象が生

じる。この現象は画質を低下させる除外されるべきイベントなので、今回の検出効

率の評価ではこのイベントは除外した。また検出素子における詳細な相互作用点

を解析し、積層型テーパー状 PET 装置においてどの位置の検出素子が多くの 511 

keV ガンマ線を検出したか調べた。 

これらの LOR 解析による FOV 内感度分布の計算と検出効率の計算は、図 3-4 に

示すテーパー部分が無い PET 装置においても同様の計算を行い比較した。 

 

 

図 3-5 LOR 解析によって取得できる感度分布の解析方法。 
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2-4 積層型テーパー状 PET 装置の空間分解能 

小動物用 PET 装置では FOV 辺縁部における空間分解能の低下を防ぐため、画像

再構成に DOI 情報が用いられている。PQD 法を用いて DOI 情報を取得した場合、

GSO:Ce (0.5 mol% 上部下部、1.5 mol% 上部下部) シンチレータによって 4 層まで

の積層が可能である。本研究では図 3-4 に示した 4 層積層のテーパー状 PET 装置

において、FOV 中心から 0, 5, 10, 15, 20, 25, 30 mm 離れた点における空間分解能を

評価した。点線源は検出効率を計算したときと同様に 1 eV のエネルギーの陽電子

を使用し、各点同時にシミュレーションを行った。この計算では 5×108個の陽電子

を発生させ、各点でそれぞれ約 7.1×107個の対消滅ガンマ線が発生している。画像

再構成アルゴリズムには OSEM (Order-subset expectation maximization) 法を使用し

それぞれ隣接した光電子増倍管におけるシンチレータ以外のペアで 20 subset 作成

し、反復回数 (iteration) は 2 回で画像再構成を行った。再構成画像における各点線

源に対してガウス関数を用いたフィッティング解析を行い、FWHM (Full width at 

half maximum) を取得し空間分解能として定義した。 

上記の空間分解能の評価は、図 3-4 に示すテーパー部分が無い PET 装置におい

ても同様の計算を行い、テーパー部分の有無による性能の比較を行った。 
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3. 結果 

3-1 積層型テーパー状 PET 装置の感度分布と検出効率 

図 3-6 (a-f) に Siddon のアルゴリズムを用いて各ボクセル内での積算 LOR 長を

算出して解析した、積層型テーパー状 PET 装置における FOV 内の感度分布を示

す。図 3-6 (a.b) に示す結果は 1mm の画素サイズであり、FOV 中心における図 3-

4 で示す座標系の XY 平面と YZ 平面の感度分布を示している。図 3-6 (b)から YZ

平面における 1 mm の画素サイズの場合、感度分布の一様性が高いことが示され

ている。図 3-6 (c,d)、(e, f) はそれぞれ画素サイズが 0.5 mm と 0.2 mm における感

度分布を示しており、画素サイズが小さくなるに伴い感度分布のバラつきが増大

している。そのバラつきの増大は、図 3-6 (a-f)の x=0 と z=0 の座標におけるヒスト

グラムを示す図 3-7 (a-f) でより顕著に示されている。図 3-8 (a-f) はテーパー部分

が無い PET 装置における感度分布を解析した結果を示し、積層型テーパー状 PET

装置と同様に画素サイズに依存して感度分布が変化している。 

式 (3-1) によって均一性を解析した結果、積層型テーパー状 PET 装置における

画素サイズ 0.2, 0.5 , 1.0mm でそれぞれ 5.06, 0.87, 0.38 という数値が得られた。テ

ーパー部分が無い PET 装置の場合、画素サイズ 0.2, 0.5, 1.0 mm でそれぞれ 6.45, 

1.21, 0.74 という結果が得られた。式 (3-1) は数値が 0 に近いほど高い均一性を示

し、テーパー部分の有無にかかわらず画素サイズが小さくなるに伴い感度分布の

一様性は低下した。また積層型テーパー状PET装置の方がテーパー部分の無いPET

装置に比べて、画素サイズ 0.2, 0.5, 1.0 mm でそれぞれ 1.27, 1.39, 1.95 倍均一性が

高いことが示された。 
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図 3-6 Siddon のアルゴリズムによって解析された積層型テーパー状 PET 装

置の FOV 内の感度分布。それぞれ画素サイズ 1 mm における(a) XY 平面と(b) 

YZ 平面、0.5 mm における(c) XY 平面と(d) YZ 平面、0.2 mm における(e) XY

平面と(f) YZ 平面を示す。 
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図 3-7 図 3-6 (a-f) における積層型テーパー状 PET 装置の感度分布における

中心成分のヒストグラム。 
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図 3-8 Siddon のアルゴリズムによって解析したテーパー部分の無い PET 装

置の FOV 内の感度分布。それぞれ画素サイズ 1 mm における(a) XY 平面と(b) 

YZ 平面、0.5 mm における(c) XY 平面と(d) YZ 平面、0.2 mm における(e) XY

平面と(f) YZ 平面を示す。 
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図 3-9 図 3-8 (a-f) におけるテーパー部分の無い PET 装置の感度分布におけ

る中心成分のヒストグラム。 
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積層型テーパー状 PET 装置とテーパー部分の無い PET 装置における、FOV 中心

から 0, 15, 30 mm 離れた位置に点線源が存在する場合の 511 keV ガンマ線同時計

数分布を図 3-10 (a-f) に示す。この時図 3-10 (a-f) z 軸の値は発生粒子数である 106

個で規格化している。積層型テーパー状 PET 装置において、線源が FOV 中心にあ

る図 3-10 (a)では各検出器が等方的に対消滅ガンマ線を検出していることが確認で

きる。しかし図 3-10 (c, e)のように点線源が辺縁部へと移動すると検出位置に偏り

が生じていることが示されている。図 3-10 (b, d, f) ではテーパー部分の無い PET

装置における、各位置に点線源を設置した場合の対消滅ガンマ線同時計数分布を

示す。図 3-10 (b, d, f) から、テーパー部分が無い場合デッドスペースと対向する位

置のシンチレータは、対消滅ガンマ線の検出に寄与できていないことが示され、そ

の傾向は FOV 中心と辺縁部での間に線源がある場合に顕著である。 

FOV 中心から 0, 5, 10, 15, 20, 25, 30 mm 離れた位置に点線源を設置した場合に

おける検出効率を、Geant4 によって計算した結果を図 3-11 (a) に示す。このとき

対消滅ガンマ線が同時計数された 2 つのシンチレータにおいて、両者とも 511 keV

のエネルギーを検出したイベントのみの検出効率を示している。テーパー部分が

有る場合、各点の平均で約 8.01%の絶対検出効率を達成しているが、テーパー部分

がない場合は平均約 5.85%であった。また図 3-11 (b) に示す各点における検出効率

を FOV 中心における検出効率で規格化した結果から、テーパー部分の有る方が

FOV 内の検出効率の均一性が高いことが示された。これは Siddon のアルゴリズム

を用いた感度分布解析の結果と一貫性がある結果となっている。テーパー部分の

有無による各点での検出効率の比を図 3-12 に示す。テーパーが有る場合は無い場

合に比べ FOV 中心と辺縁部でそれぞれ約 1.26 倍と約 1.33 倍の検出効率の増加を

示した。最大の増加率を示したのは FOV 中心から 15 mm 離れた位置に点線源が

存在する場合であり、約 1.51 倍の増加率を示した。また今回計算を行った 7 点に

おけるテーパー部分の存在による検出効率の平均増加率は 1.39 倍であり、先行研

究の 41%の検出効率の増加と比べて非常に近い値が得られた 54-57。 

以上の結果より PQD 法による 4 層 DOI 検出器の技術を応用した積層型テーパー

状 PET 装置は、FOV 内感度分布の均一性を向上させ、また検出効率を約 40％増加さ

せることが可能であることを示した。 
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図 3-10 点線源が FOV 中心から 0, 15, 30 mm 離れた位置に存在する時の、積

層型テーパー状 PET 装置とテーパー部分が無い PET装置における対消滅ガン

マ線同時計数分布。 
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図 3-11 積層型テーパー状 PET 装置とテーパー部分の無い PET 装置におけ

る、 FOV 中心から 0, 5, 10, 15, 20, 25, 30 mm の位置に点線源を設置した場合

の(a)絶対値と(b)相対値の 511keV 対消滅ガンマ線の検出効率。 
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図 3-12 積層型テーパー状 PET 装置とテーパー部分の無い PET 装置におけ

る、FOV 中心から 0, 5, 10, 15, 20, 25, 30 mm の位置に点線源を設置した場合の

511keV 対消滅ガンマ線検出効率の比。 
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3-2 積層型テーパー状 PET 装置の空間分解能 

本研究でデザインした 4 層積層型テーパー状 PET装置における OSEM 法による

再構成画像を図 3-13 (a, c) に示す。図 3-13 (a, c) から 7 つの点線源がそれぞれ離散

的に分布し、互いに識別できていることが分る。図 3-14 (a, c) における x = 0 の座

標における画素値のヒストグラムを図 3-13 (b, d) に示す。FOV 中心と辺縁部を比

較するとノイズの大きさが顕著に異なることが示され、画素値のバラつきは FOV

中心が最も小さいという結果が得られた。またその画素値のばらつきはテーパー

部分の有り無しにかかわらず両者の再構成画像で同様に観測された。 

図 3-13 (b, d) に示す 7 つの点線源の再構成画像ヒストグラムに対して、ガウス

分布を用いたフィッティング解析から得られた空間分解能を図 3-14 に示す。この

とき図 3-14 に示す空間分解能はフィッティング解析によって得られたガウス分布

の FWHM を用いている。また図 3-14 における誤差棒はフィッティング誤差を示

しており、図 3-13 (b, d)で示したように再構成画像における FOV 中心以外の画素

値のバラつきが大きいため、FOV 中心のみ誤差が小さくなっている。FOV 中心に

おける空間分解能はテーパー部分の有無でそれぞれ 1.02 mm と 1.01 mm であり、

検出器サイズの約 0.4 倍の空間分解能を達成した。図 3-15 ではすべての点線源の

位置においてテーパー部分の有無による空間分解能は、互いに誤差の範囲内であ

るという結果が得られた。また図 3-14 では FOV 中心から辺縁部に向かうにつれて

空間分解能が低下する傾向を示し、FOV 中心から 30 mm 離れた点ではテーパーの

有無でそれぞれ 2.09 mm と 1.74 mm まで低下した。 
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図 3-13 (a, b) 積層型テーパー状 PET装置と(c, d) テーパー部分の無い PET装

置における再構成画像と、空間分解能評価のための画像中心の画素ヒストグ

ラム。 

  

 

図 3-14 空間分解能評価結果。 
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4. 考察 

4-1 再構成画像における感度分布の不均一性の影響 

図 3-6 (a-f) と図 3-8 (a-f) から、画素サイズによって FOV 内の感度分布のバラつ

きが著しく変化していることが示された。しかし本来感度分布はなめらかに分布

すべきであると考えられる。このような現象が起きた原因は LOR の計算方法に問

題があると考えられる。LOR は 511keV ガンマ線を同時検出した検出器ペアの中

心を結んでいるため、検出器サイズに起因する誤差が生じてしまう。その結果 LOR

を用いて小さい画素サイズにおける通過長を計算すると、その値にバラつきが生

じてしまう。DOI 検出器によってそれらは多少軽減されているが、本研究の結果か

ら 0.2, 0.5 mm の画素サイズでは十分ではないことが示された。 

LORを用いて解析した感度分布は OSEM法における画像再構成に用いられてい

る。OSEM 法では感度分布で除算する解析が含まれているため、感度分布が極端に

小さく計算されている画素は再構成後に大きな数値を持つことになり、逆の場合

は小さな値で再構成される。前述したように 0.2, 0.5 mm の画素サイズでは十分に

現実の感度分布を再現していないため、感度分布における画素間のバラつきが大

きく表現されている。したがって図 3-13 (a, c) に示した 4 層の DOI 情報を与えた

再構成画像の画素値ヒストグラムでは、感度分布の高い不均一性が原因でバラつ

きが大きくなったと考えられる。そしてそれらが原因でフィッティング解析の精

度が低下し、図 3-14 に示した空間分解能の誤差が大きくなっていると考えられる。

これらの問題を解決するには適切な感度分布を取得する必要があるが、検出器の

ボリュームを考慮した VOR (Volume of response) を用いた解析は調べた限り未だ

確立されていない。したがって VOR 解析の方法を開発するか、モンテカルロシミ

ュレーションや実測による感度分布測定によって、正確な感度分布の取得を行う

必要があると考えられる。また、検出器サイズを小さくし検出器サイズに起因する

誤差の影響を小さくすることで精度の良い感度分布を取得する方法が考えられる。

この方法は先行研究で多く用いられており、検出器サイズを小さくすることで同

様のジオメトリにおける検出器数の増加も見込める 54-57, 63。しかし検出器数の増加

は製作コストの増加に直結する。したがって解析的な感度分布の取得と検出器サ

イズの小型化の両方向から研究開発を行うべきであると考えられる。 
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4-2 テーパー状デザインにおける検出効率の増加 

図 3-11 (a) で示したように、PET 装置にテーパー状のデザインを利用すること

で FOV 内における全領域で検出効率が向上した。テーパー部分の追加によって検

出器数は 1.3 倍となったので、この比率以内の検出効率の向上は当然の結果である

と考えられる。しかし図 3-12 では FOV 中心と辺縁部の中間領域において最大約

1.51 倍の検出効率の向上を示した。これは図 3-10 (c, d) に示す FOV 中心から 15 

mm 離れた距離に点線源を設置した場合の結果で示されたように、テーパー部分

以外にもデッドスペースに対向する領域のシンチレータが使用されていないこと

に原因があると考えられる。したがって PET 装置にテーパー部分を追加すること

によって、デッドスペースに対向する領域のシンチレータに感度が与えられ、単純

な検出器数の増加率よりも高い検出効率の増加率が得られたと考えられる。また

同様の理由で、FOV 中心と辺縁に線源がある場合では、図 3-10 (a, b, e, f) に示す

ようにデッドスペースに対向するシンチレータはもともと検出に使用していない

ため、それぞれ 1.27 倍と 1.33 倍という検出器数の増加率に近い検出効率の増加率

を示したと考えられる。 

 

4-3 辺縁部における空間分解能の低下 

図 3-14 で示すように本研究では 4 層 DOI 検出器を用いているにも関わらず、辺

縁部における空間分解能の劣化が生じている。したがって本研究で使用している 4

層 DOI の分解能はまだ十分ではない可能性がある。先行研究では FOV 60 mm、検

出器サイズ 0.5×0.5×20 mm2 のシンチレータを 3920 個使用したテーパー状 PET 装

置をデザインし、20 mm の長さの検出器において DOI 分解能を 1, 2, 5, 10 mm と

変化させた場合の空間分解能をシミュレーションによって評価している 55。その

結果本研究と同様に、全ての DOI 分解能において FOV 中心から辺縁部に向かうに

つれて空間分解能が低下したと報告されている。しかし DOI 分解能を向上させる

ことで辺縁部の空間分解能の低下は小さくなることも確認され、先行研究ではで

きる限り高い DOI 分解能が推奨されている 54-57。本研究でデザインした積層型テ

ーパー状 PET 装置では、より高い DOI 分解能を達成するためにはシンチレータの

積層数を増加させる必要がある。しかし本研究で検討したシンチレータでは 4 層

が限界であった。一方テーパー部分の影響によって Light-sharing 法による DOI 情

報の取得は困難だが、テーパー部分以外では Light-sharing 法と PQD 法は併用して

使用することが可能である。それぞれ 4 層×4 層で最大 16 層まで積層可能であるた

め、テーパー部分以外において積層数を増加させることは可能であると考えられ
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る。 

図 3-10 (a-f) より、PET 装置の検出器において最も相互作用が起きている位置は

FOV 中心の方向における検出器の先端であることが示された。PQD 法などを用い

た積層型 DOI 検出器は Dual-ended readout 法と異なり、DOI 分解能を検出器のサイ

ズで決定することが可能である。したがって積層する各シンチレータのサイズを

変化させ、多くのイベントを検出する検出器先端に小さいシンチレータを設置す

ることで、より高い空間分解能を得られる可能性がある。 

 

4-4 今後の展望 

本研究でデザインした積層型テーパー状 PET 装置は、先行研究に比べ検出器の

数が少ないため十分な性能を発揮できていない可能性がある 54-57。本研究では実測

によって十分な性能が証明された 4 層 DOI 検出器のデザインを基準としたため、

光電子増倍管を読み出し装置に使用した設計思想となりシンチレータサイズに制

限が与えられた。したがって読み出し部分に Si-PM などを用いることでより小さ

いシンチレータの選定が可能となり、空間分解能の向上が見込める。しかし Si-PM

を用いた場合、信号パルス波形は光電子増倍管と異なる可能性が高い 6, 65。したが

って Si-PM を用いた PQD 法による 4 層 DOI 検出器の性能を実験で示す必要があ

る。 

シンチレータが小型化されればテーパー部分の精度が向上しデッドスペースを

より小さくすることでさらなる検出効率の向上が期待できる。今後はシンチレー

タの小型化を視野にいれたシミュレーションと実測による検討を行う。また DOI

検出器内部における検出器サイズを変化させ、検出イベント数の多い場所に小さ

いシンチレータを設置するデザインの検討も行う。これらの研究から、高い空間分

解能を実現する積層型テーパー状 PET 装置の実現を目指したい。 

 本研究では点線源のみを用いた検討を行ったが、今後は実際のファントムやマ

ウスなどを想定した検討が必要である。これらの検討によって十分な精度を達成

するために要求される投与線量と測定時間の見積もりが可能であり、テーパー部

分による検出効率増加の有用性が示されると考えられる。 

本研究室ではシンチレータに装着した光電子増倍管の出力信号波形を正確に再

現する研究を開発している 73。その方法を用いることで積層型テーパー状 PET 装

置のシミュレーションに PQD 法を実装することが可能である。しかしこのシミュ

レーションは可視光シミュレーションを必要としており、GSO:Ce シンチレータの

場合一つの 511 keV ガンマ線に対して平均約 4600 個のシンチレーション光が発生

する。したがって今回の検討と同様に 5×108 個の粒子を発生させた場合、積層型
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テーパー状 PET装置の絶対検出効率を約 8%とすると約 1.84×1011個の粒子を追跡

する必要がある。この発生粒子数は、近年モンテカルロシミュレーションの高速化

に利用されている GPU (Graphics processing unit)を用いた場合実現可能な数値であ

る 71。積層型テーパー状 PET 装置のシミュレーションに PDQ 法を実装すること

で、より現実に近い検討が可能となる。 

 

5. 小括 

本研究では報告されている既存の方法ではデザインが困難であった積層型テー

パー状 PET 装置の実現可能性をシミュレーションによって検討した。シミュレー

ションの結果、テーパー部分が存在する状態ではテーパー部分が無い場合と比べ

て FOV 内で平均約 1.39 倍の検出効率の増加を示し、また感度分布の均一性の向上

が示された。空間分解能はテーパー部分の有無によらずほぼ同様の精度を示し、

FOV 中心で約 1mm という結果が得られた。この空間分解能は使用するシンチレー

タを小さくすることでさらなる向上が期待される。これらの結果から、エネルギー

分解能の低下が小さく同形のシンチレータを用いることが可能なテーパー状の

PET 装置は、PQD 法による 4 層 DOI 検出器の技術を応用することで実現可能であ

ると考えられる。 
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総括および結論 

 

・LaBr3:Ce シンチレータにおけるアルファ線とガンマ線の弁別方法の研究開発を行 

い、新しいパルス波形弁別法である PQD (peak-to-charge discrimiantion) 法を開発した。 

 

・PQD 法はシンチレータの発光減衰時定数を敏感に検出できることから、LaBr3:Ce

シンチレータのみならず、PET (Positron emission tomography) 装置などで利用されて

いる DOI (Depth-of-interaction) 検出器に応用可能である。 

 

・GSO:Ce シンチレータを用いた PQD 法による 4 層 DOI 検出器は、実測において

DOI情報の誤検知率が3%以下という十分な性能を示し、積層状態において約10~11%

の高いエネルギー分解能を達成した。 

 

・PQD 法は先行研究である Light-sharing 法と併用可能であり、理論的には 4 層×4

層の最大 16 段の DOI 検出器が実現可能である。 

 

・PQD 法による 4 層 DOI 検出器を用いることで、高い検出効率を実現する積層型テ

ーパー状 PET 装置がデザイン可能である。 

 

・シミュレーションによって積層型テーパー状 PET 装置の性能評価をおこなった結

果、従来型のテーパー部分の無い PET 装置に比べ空間分解能を損なわずに約 1.39 倍

の検出効率の増加を示した。 

 

・本研究で検討した積層型テーパー型 PET 装置は、読み出し素子の問題から検出器

数が不足していた可能性が高いので、今後は読み出し素子に Si-PM (Silicon 

photomultiplier) を用いて検出器の数を増加させたデザインの検討を行っていく。 

 

・本研究で検討した積層型テーパー型 PET 装置において再構成画像の画素サイズを

0.2 mm に設定した場合、LOR (Line of response) 解析で得られた感度分布の精度が不

十分であった可能性が高いので、今後は VOR (Volume of response) 解析の手法を研究

し画質の向上を行っていく。 

 

・本研究は開発したパルス波形解析技術の広い応用性に注目し、今まで報告に無い

新しい技術の開発や、新しい測定機器の実現可能性を示した。 
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