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緒言 

陽子線治療 

 放射線治療は、正常組織への線量を抑えつつ腫瘍への線量を集中させることによって

がんを治療する方法である。これまで多くの施設で、高エネルギーX線発生装置である

リニアックを用いて約4－20MeVのX線を体外から腫瘍に照射するX線治療が行われて

きた。治療に使われるX線の深部線量分布は、深さ1-2 cm付近に最大線量を示し、より

深部では指数関数的に減少する。体内深部に存在する腫瘍をX線で１方向から照射する

場合、腫瘍の手前側に存在する正常組織で最大線量を付与し、腫瘍の背後に存在する正

常組織にも線量を付与する。従って、X線に比べ、治療に適した物理特性を持つ陽子線

を用いた治療が注目されている。 

陽子線治療では、加速器によって約70-220 MeVに加速された陽子線を腫瘍に照射する。

陽子線は物質を透過する際に主に電子との電磁相互作用によって徐々にエネルギーを失

い、停止する直前で単位長さ当たりのエネルギー損失（阻止能）が最も大きくなる。こ

の停止直前の阻止能の増加により、陽子線はブラッグピークと呼ばれる線量ピークを形

成する。この線量ピークの90%線量を示す深部側深さを飛程と呼ぶ（図１参照）。ブラ

ッグピークの位置は、陽子線の入射エネルギーに依存し、水に陽子線を照射した場合、

70 MeVで約4 cm深、220MeVで約30cm深となる。そのため、陽子線治療では、Bragg peak 

位置を腫瘍の深さに合わせることによって、選択的に腫瘍に線量を集中させることが可

能となる。また、陽子線はエネルギーがゼロとなる位置で停止するため、腫瘍の背後に

存在する正常組織に線量を付与しない。 

 

 

図１ 深部積分線量分布と飛程の定義。(a) 220 MeVの深部積分線量分布。(b) 図1(a)中の

破線部の拡大図。 
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 陽子線の照射法には、散乱体照射法とスキャニング照射法の２つの方法がある。散乱

体照射法は、加速器から輸送された細い陽子線を金属板の散乱体に照射し、陽子線が物

質を透過する際にエネルギーを損失する性質を利用しビームの照射方向（深さ方向）に

ビームを拡大し、ビームが散乱される性質を利用し、ビーム照射方向に垂直な方向（横

方向）にビームを拡大した後、患者毎に生成したボーラスやコリメータなどの患者補償

具を用いて、腫瘍形状に合わせてビームを切り出す照射法である。一方、スキャニング

照射法は、加速器から輸送された細い陽子線の径を極力拡大させず患部に照射し、走査

電磁石と加速器による照射エネルギー変更により、陽子線の照射位置を三次元的に走査

することで腫瘍形状に線量分布を合致させる方法である。スキャニング照射法は、散乱

体にビームを照射することなく腫瘍に線量を集中させることが可能となるため、散乱体

照射法と比べて、中性子の発生が少なく、ビームの利用効率が高い照射法として、近年、

急速に普及が進んでいる（Chu et al., 1993）。本学では、スキャニング照射法の中でも、

離散的に照射位値及び照射量を管理しながら陽子線を照射するスポットスキャニング照

射法を用いて陽子線治療を行っている。 

スポットスキャニング照射法では、標的内に設定されたスポット(照射位置、照射エネ

ルギー、照射量の組)を順次照射していき、腫瘍を塗りつぶすように陽子線を照射する。

スポットスキャニング照射法における陽子線の照射シーケンスの概要を図2を用いて説

明する（Gillin et al. 2010）。陽子線治療装置は加速器、操作電磁石、線量モニタ及びスポ

ット位置モニタを有しており、陽子線治療装置は、まず加速器を用いて、初めのスポッ

トのエネルギーまで陽子を加速する。続いて、走査電磁石を用いて初めのスポットの照

射位置までビームを走査し、指定された照射量のビームを照射する。指定されたスポ 

 

 

 

図 2 スポットスキャニング照射法の照射シーケンス 
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ットの照射量が照射されたことが線量モニタで確認されると、同じエネルギーの次のス

ポットの照射位置にビームを走査し、次のスポットの照射を開始する。この時、スポッ

トの照射位置はスポット位置モニタで常時監視されている。同じエネルギーの全てのス

ポットの照射を完了すると、次のエネルギー（レイヤーとも呼ぶ）のスポットを照射す

るため、加速器から照射されるビームのエネルギーを変更し、次のエネルギーのスポッ

トの照射を開始する。このようにして、全てのエネルギーの全てのスポットの照射を完

了すると、照射完了となる。陽子線治療装置には、指定した照射量の陽子線を指定した

位置に精度良く照射する機能のみを有しており、陽子線治療装置によって照射されるス

ポットは治療計画ソフトウエア（TPS）を用いて決定される。 

 

治療計画ソフトウエア 

スキャニング照射法向けの治療計画ソフトウエア（Treatment Planning Software: 

TPS）では、標的に所望の線量分布を形成するため、標的を覆うように設定される数千

～数万の照射スポットへの照射量𝑤を最適化計算によって決定する。ここでは、治療計

画ソフトウエアの照射スポット算出アルゴリズムの概要について説明する。照射スポッ

ト算出アルゴリズムのフロー図を図3に示す。治療計画ソフトウエアでは、照射スポッ

トの位置及び照射量（以下、治療計画）を最適化計算により求める。まず、医師が設定

した標的を覆うように照射スポットを配置する（Step A）。この時、標的内に一様の線

量分布を形成できるよう、標的の外側まで照射スポットを設定する。続いて、標的及び

危険臓器（Organ At Risk: OAR）に対して線量評価点を配置し（Step B）、医師や医学

物理士が設定した処方線量や線量体積ヒストグラム（Dose Volume Histogram: DVH）

の制約条件に対応させ、線量評価点に対して適切な目標線量を設定する。続いて、各ス

ポットへ単位Monitor Unit（MU）だけ照射したビームが各線量評価点に与える線量寄 

 

 

 

 

図3 照射スポット算出アルゴリズムのフロー図 
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与（線量行列）を算出する（Step C）。この線量行列の算出には、一般的に、十分な精

度で高速に計算可能な解析計算手法であるペンシルビームアルゴリズムが使用される。

Step Aで配置したスポットの数をn個、Step Bで設定した線量評価点をm個とすると、

線量行列は 𝑚 × 𝑛 の要素を持つ行列𝐴𝑖𝑗となる。続いて、Step Bで設定された目標線

量とStep Cで算出した線量行列 𝐴𝑖𝑗 を基に、目的関数 𝑓(𝑤)を定義する（Step D）。

この目的関数を最小にする解を反復法により探索することで治療計画を生成する（Step 

E）。最適化計算によって導かれる解は目的関数をどう定義するかで決まる。一般的には、

目的関数は線量評価点での線量と目標線量との乖離として表される。線量評価点 𝑖 での

線量 𝑑𝑖 は、線量評価点 𝑖 での生物学的効果比 𝑅𝐵𝐸𝑖（詳細は次節を参照）、線量行列 

𝐴𝑖𝑗 とスポット jの照射量を𝑤𝑗を用いて、次式で表される。 

𝑑𝑖 = 𝑅𝐵𝐸𝑖 × ∑𝐴𝑖𝑗𝑤𝑗

𝑛

𝑗=1

 (1)  

ここで、標的内に配置された 𝑚𝑇 個の線量評価点に目標線量として処方線量 𝑝𝑖 が、危

険臓器内に配置された 𝑚𝑂 個の線量評価点に目標線量として許容線量 𝑑𝑀𝐴𝑋 が与えら

れた場合、目的関数 𝑓(𝑤) は、標的に関する目的関数𝑓𝑇𝑔𝑡( 𝒘⃗⃗⃗  ) と危険臓器に関する目

的関数 𝑓𝑂𝐴𝑅(𝑤) の和で表され、次式で定義される。 

𝑓(𝑤) = 𝑓𝑇𝑔𝑡(𝑤) + 𝑓𝑂𝐴𝑅(𝑤) = ∑(𝑑𝑖 − 𝑝𝑖)
2

𝑚𝑇

𝑖=1

+ ∑𝐻(𝑑𝑖 − 𝑑𝑀𝐴𝑋)(𝑑𝑖 − 𝑑𝑀𝐴𝑋)2

𝑚𝑂

𝑖=1

 (2)  

ここで、𝐻(𝑥)はヘビサイドの階段関数であり、次式で表される。 

𝐻(𝑑𝑖 − 𝑑𝑀𝐴𝑋) = {
 1,       𝑑𝑖 ≥ 𝑑𝑀𝐴𝑋

 0,      𝑑𝑖 < 𝑑𝑀𝐴𝑋 
 (3) 

このようにして、治療計画ソフトウエアを用いて照射スポットが決定される。この時、

治療計画を作成する際に医師や医学物理士が設定する、標的への処方線量 𝑝𝑖 および危

険臓器への許容線量 𝑑𝑀𝐴𝑋 は、生物線量で指定される。 

 

生物学的効果比（RBE） 

陽子線の生物線量は、物理線量に生物学的効果比（RBE：Relative biological 

effectiveness）を乗じることで計算される。ここで RBE は、ある生物効果を引き起こ

すのに必要となる基準放射線（ここではX線）の線量 𝑑𝑥 と、対象とする放射線（ここ

では陽子線）を照射して同じ生物効果を引き起こすのに必要な線量 𝑑𝑝 の比で表される。

したがって、陽子線のRBEは次式で定義される。 

RBE =
𝑑𝑥

𝑑𝑝
. (4) 

本学では、このRBEを算出するための生物効果指標として、細胞の10％生存率を用

いている。細胞の生存率は、細胞実験、もしくは放射線照射による染色体異常の研究か

ら提案された線形二次(LQ：Linear Quadratic )モデルから算出することが可能である
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（Joiner and Kogel 2013）。LQモデルは、放射線の細胞死に係わる標的は遺伝物質の

DNAあるという放射線生物学的知見や、DNAの二重鎖構造を重視し、有効致死損傷は

１本鎖切断よりも修復困難な２本鎖切断により生じるという考え方に基づいて、最終的

な有効致死損傷の発生率を確率的現象として捕らえたモデルである。1 粒子による２本

鎖切断の発生率をαとし、１本鎖切断が近距離にあって、２本鎖切断を引き起こす確率

を√𝛽とすると、細胞の生存率Sは、細胞に付与された線量𝑑を用いて式(5)で表される。 

S(𝐷) = exp[−(𝛼𝑑 + 𝛽𝑑2)]. (5)  

このLQモデルは、5~6Gy未満の電離放射線に対する細胞反応を非常によく描写するこ

とができ、この線量域で使用するのに適したモデルとされている（Joiner and Kogel 

2013）。 

 このLQモデルの線量率と細胞の生存率の関係式を用いて、(4)式からX線の線量 𝑑𝑥 

を除した関数系に変形する。X線を照射した際の細胞の生存率と陽子線を照射した際の

細胞の生存率が等しいことから、 

𝛼𝑥𝑑𝑥 + 𝛽𝑥𝑑𝑥
2 = 𝛼𝑝𝑑𝑝 + 𝛽𝑝𝑑𝑝

2, (6) 

ここで、𝛼𝑥、𝛽𝑥はX線のα及び𝛽を表し、𝛼𝑝、𝛽𝑝は陽子 s線のα及び𝛽を表す。(3)式よ

り、𝑑𝑥を𝑑𝑝の関数で表し、これを(1)式に代入することで、RBEは次式で表される。 

𝑅𝐵𝐸(𝑑𝑝, 𝛼𝑥, 𝛽𝑥, 𝛼𝑝, 𝛽𝑝) =
√𝛼𝑥

2 + 4𝛽𝑥𝑑𝑝(𝛼𝑝 + 𝛽𝑝𝑑𝑝) − 𝛼𝑥

2𝛽𝑥𝑑𝑝
. 

(7)  

このように、RBE は生物学的パラメータ（𝛼𝑥, 𝛽𝑥, 𝛼𝑝, 𝛽𝑝）及び陽子の線量d𝑝を用いて

算出される。しかしながら、臨床において治療計画を行う際には、陽子線の RBE を全

ての位置に置いて 1.1 と固定の値を用いていることが一般的に受け入れられており、こ

の値が臨床の治療計画に使用されている。 

 

線エネルギー付与（LET）と陽子線のRBE 

近年の研究では、陽子線のRBEは多くの要因、１回線量、線エネルギー付与（LET：

linear energy transfer）、組織の生物学的パラメータ、生物学的エンドポイント等、に

よって変化することが知られており（Paganetti 2014）、これらの影響を考慮した生物

線量の評価が重要視されてきている。ここで、LETは、荷電粒子が物質通過中に付与さ

れた単位長さ当たりの平均エネルギー損失として定義される（ICRU 1998）。一般的に

LET を物理的に定義する場合、LET 値に含む２次電子の最大エネルギーを閾値として

明記することになっている。すなわち、LET は 𝐿∆ と書き、次のように定義される。 

𝐿∆ =
𝑑𝐸∆

𝑑𝑙
, (8) 

ここで、𝑑𝐸∆は長さ 𝑑𝑙 を通過する際に電気的衝突で荷電粒子が失ったエネルギーから、

∆値より大きい運動エネルギーで放出された全電子の運動エネルギーの和を引いた値で

ある。∆値はカットオフエネルギーと呼ばれ、これを導入することで２次電子の中で高
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いエネルギーを持ってさらに電離を起こすことができる電子(δ線)を別の放射線として

扱い、局所的に付与されないエネルギー分を差し引くような効果があると考えることも

できる。従って、(8)式は次式でも表される。 

𝐿∆ = 𝑆𝑒𝑙 −
𝑑𝐸𝑘𝑒,∆

𝑑𝑙
, (9) 

ここで、𝑆𝑒𝑙は電子的阻止能を表し、𝑑𝐸𝑘𝑒,∆は荷電粒子が物質中を 𝑑𝑙 移動した際に、カ

ットオフエネルギー∆より大きい運動エネルギーで放出された全電子の運動エネルギー

の総和を表す。現在の放射線生物学では、∆値を無限大にした非制限LET、𝐿∞ が一般

的なLET として使われている。もし注目する領域がδ線の最大飛程より十分大きく、

逃げていくエネルギーを無視できるのであれば、∆値をエネルギー無限大として考えて

もよい。この時、荷電粒子が失うエネルギーとある領域に付与されるエネルギーは、ほ

ぼ等しくなり、荷電粒子の電子的阻止能と非制限LET は等しくなる。 

実際の治療における照射場では、照射された多数のビームが重なりあうことにより照

射場が形成される。そのため、LETの平均量を用いて、照射場のLETを価する。LETの

平均量として、トラック平均LET 𝐿𝐸𝑇𝑡 と線量平均LET 𝐿𝐸𝑇𝑑 の2つの量が提案されて

いる。トラック平均LETは次式で計算される(Guan et al. 2015)。 

𝐿𝐸𝑇𝑡(𝑧) =
∫ 𝑆𝑒𝑙(𝐸)∅(𝐸, 𝑧)𝑑𝐸

∞

0

∫ ∅(𝐸, 𝑧)𝑑𝐸
∞

0

, (10) 

ここで、∅(𝐸, 𝑧)は位置 z における運動エネルギーEを持った一次陽子のフルエンスを

表し、平均値を算出するための重み係数として使用される。従って、𝐿𝐸𝑇𝑡はフルエンス

平均LETと呼んだほうがより直観的ではある。しかしながら歴史的背景からトラック平

均LETと呼ばれている。計算には電子阻止能 𝑆𝑒𝑙(𝐸) が用いられ、これはδ線の生成を

無視した非制限LET 𝐿∞ を用いることを意味している。一方、線量平均LETは次式で

定義される。 

𝐿𝐸𝑇𝑑(𝑧) =
∫ 𝑆𝑒𝑙(𝐸)𝐷(𝐸, 𝑧)𝑑𝐸

∞

0

∫ 𝐷(𝐸, 𝑧)𝑑𝐸
∞

0

, (11) 

ここで、𝐷(𝐸, 𝑧)は、位置 z における運動エネルギーEを持った一次陽子による線量寄

与を表し、平均値を算出するための重み係数として使用される。本研究では、より一般

的に使用されている線量平均LETを、LETの平均量として使用した。 

多くの研究に於いて、in vivo 、in vitroの実験データの両方で、RBEとLETの間に相

関があることが報告されている。これらの実験データの多くは、LETが低いプラトー領

域では、陽子のRBEは1.0から1.1の間の値を示し、LETが高い(~10 keV/μm)ブラッグ

ピーク以降の領域で1.1よりも高い値となることを示している（Paganetti 2014）。 

 

現象論的RBEモデル 

以上の背景をもとに複数の LQ モデルに基づく現象論的なRBE モデルが提案されて

いる。複数のモデル間で RBE モデルを比較するため、式(7)を以下のように変形した
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（Carabe et al. 2013）。 

𝑅𝐵𝐸(𝑑𝑝, (𝛼 𝛽⁄ )𝑥, 𝑅𝐵𝐸𝑚𝑖𝑛, 𝑅𝐵𝐸𝑚𝑎𝑥)

=
1

2𝑑𝑝
(√(

𝛼

𝛽
)
𝑥

2

+ 4𝑑𝑝 (
𝛼

𝛽
)
𝑥

𝑅𝐵𝐸𝑚𝑎𝑥 + 4𝑑𝑝
2𝑅𝐵𝐸𝑚𝑖𝑛

2 − (
𝛼

𝛽
)
𝑥

) 

(12)  

ここで、𝑅𝐵𝐸𝑚𝑎𝑥及び𝑅𝐵𝐸𝑚𝑖𝑛は LQ モデルのパラメータの一方のみに依存しており、

𝑅𝐵𝐸𝑚𝑎𝑥は𝛼𝑝に関連し、𝑅𝐵𝐸𝑚𝑖𝑛は𝛽𝑝に関連する。これらのパラメータは、RBEの低線

量と高線量での極限をそれぞれ表し、それぞれ次式で表される。 

𝑅𝐵𝐸𝑚𝑎𝑥 = lim
𝑑𝑝→0

𝑅𝐵𝐸 =
𝛼𝑝

𝛼𝑥
 (13)  

𝑅𝐵𝐸𝑚𝑖𝑛 = 𝑙𝑖𝑚
𝑑𝑝→∞

𝑅𝐵𝐸 = √𝛽𝑝 𝛽𝑥⁄  (14)  

現象論的RBEモデルは、この𝑅𝐵𝐸𝑚𝑎𝑥及び𝑅𝐵𝐸𝑚𝑖𝑛を、どのような細胞実験データ（照

射した陽子線の線量平均LETの範囲や細胞の(𝛼 𝛽⁄ )𝑥の範囲）を用いて、モデル化する

かによって変化する。 

Wilkens and Oelfke は、チャイニーズハムスター肺由来の繊維芽細胞であるV79を用

いた陽子線による、複数の細胞実験の結果から𝑅𝐵𝐸𝑚𝑎𝑥をモデル化した(Wilkens and 

Oelfke 2004a)。細胞実験から30 keV/µm 以下では線量平均LETが増加するにつれて𝛼𝑝

は増加し、より高い線量平均LET領域で𝛼𝑝は減少に転じることが分かった。陽子線治療

では、30 keV/µm 以上の線量平均LETは臨床上生じないため、Wikens and Oelfke は、

30 keV/µm 以下のLET領域に注目して、𝑅𝐵𝐸𝑚𝑎𝑥を線量平均LETの一次式でモデル化

した。 

𝑅𝐵𝐸𝑚𝑎𝑥 = 0.892 + 0.179(𝑘𝑒𝑉 𝜇𝑚−1)𝐿𝐸𝑇𝑑 , (15) 

一方、𝛽𝑝に関してはLETの依存性が確認できなかったので、𝛽𝑝と𝛽𝑥が同じであると仮

定し、𝑅𝐵𝐸𝑚𝑖𝑛 = 1と仮定した。 

 続いて、Wedenberg et al.は、Wilkensと同様に30 keV/µm以下のLETで測定され

た実験データに着目し、V79 細胞だけでなく、より広範の(𝛼 𝛽⁄ )𝑥を有する複数の細胞

株を用いて測定された実験データを用いて現象論モデルを作成した（Wedenberg and 

Toma-Dasu 2013）。Wedenberg のモデルでは、RBE𝑚𝑎𝑥に線量平均LETの依存性だけ

でなく、(𝛼 𝛽⁄ )𝑥の依存性を導入した。一方、RBE𝑚𝑖𝑛に関しては、Wilkens et al. と同

様にRBE𝑚𝑖𝑛 = 1 と仮定した。よって、RBE𝑚𝑎𝑥は次式で表される。 

𝑅𝐵𝐸𝑚𝑎𝑥 = 1 +
0.434 𝐺𝑦(𝑘𝑒𝑉 𝜇𝑚−1)

(𝛼 𝛽⁄ )𝑥

𝐿𝐸𝑇𝑑 (16) 

続いて、McNamara et al.は、低LET領域で実施された実験データに注目して、現象

論的RBEモデルを作成した（McNamara et al. 2015）。モデルの作成に使用した実験

データの線量平均 LET の最大値は 20 keV/µm であり、実験データのほとんどは、

5keV/µmm 以下の LET 領域で測定された実験データに注目して作成された。また、

Wedenberg et al.. と同様に、広範の(𝛼 𝛽⁄ )𝑥を有する複数の細胞株を用いて測定された

実験データを用いているが、低(𝛼 𝛽⁄ )𝑥を有する細胞（V79 や他のチャイニーズハムス
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ター細胞）の実験データの割合がWedenberg et al. と比較して多く、モデル生成に使用

した実験データ数が他のモデルに比べて多い点が、McNamara et al.のモデル作成の特

徴とされている。McNamara et al.の RBE モデルでは、𝑅𝐵𝐸𝑚𝑖𝑛に関しても線量平均

LET 及び(𝛼 𝛽⁄ )𝑥の 依存性を有しており、𝑅𝐵𝐸𝑚𝑎𝑥および𝑅𝐵𝐸𝑚𝑖𝑛はそれぞれ次式で定

義される。 

𝑅𝐵𝐸𝑚𝑎𝑥 = 0.99064 +
0.35605 𝐺𝑦(𝑘𝑒𝑉 𝜇𝑚)−1

(𝛼 𝛽⁄ )𝑥
𝐿𝐸𝑇𝑑  (17)  

𝑅𝐵𝐸𝑚𝑖𝑛 = 1.1012 − 0.0038703𝐺𝑦−
1
2(𝑘𝑒𝑉 𝜇𝑚)−1√(𝛼 𝛽⁄ )𝑥𝐿𝐸𝑇𝑑 (18)  

これらの現象論的なRBEモデルで計算されるRBEを本研究では可変RBEと呼ぶ。 

 

本研究の狙いおよび論文の構成 

本研究では、可変RBEを算出するのに必須となる線量平均LETの高精度解析計算手

法を開発する。線量平均LETの計算方法として、最も一般的な方法は、Geant4等のモ

ンテカルロ法による粒子輸送シミュレーションコードを用いる方法である。モンテカル

ロシミュレーション（MCS : Monte Carlo Simulation）は、高精度なLET分布の計算

結果を得ることができる一方で、計算時間が膨大に必要となるため、日々の臨床業務で

使用することは容易ではない。その一方で、解析的に線量平均 LET 分布を高速に算出

する手法（従来手法）が提案されている。しかしながら、従来手法では、ビーム軸遠方

での計算精度が低下することが知られており、十分な精度で線量平均 LET 分布を算出

することは困難であった。  

そこで、第一章では、商用のTPSに実装可能な線量平均LET分布の高精度解析計算

手法を開発した。数値ファントム及び患者CT画像に対して作成した治療計画を用いた

評価から、開発手法が十分な計算精度を有することを明らかにした。また、開発手法は

線量分布と線量平均LET分布を1-2 min/Fieldで同時に算出可能であり、日々の臨床業

務で適用出来るほど、計算速度として十分高速であることを確認した。 

第二章では、第一章で開発した線量平均LET分布の解析計算手法を用いて、可変RBE

ベースの生物線量評価を行い、商用のTPSで選択可能な複数の治療計画手法に対して、

TPSに表示される生物線量の信頼度（TPSで表示されるRBE=1.1を用いた生物線量と

可変 RBE を用いた生物線量の差の小ささ）を評価した。比較対象として、X 線治療で

一般的に使用されているPTV基準の治療計画（PTV-基準最適化プラン）と近年陽子線

治療の分野で開発されたロバスト治療計画（ロバスト最適化プラン）を用いた。RTOG

ファントムと上咽頭腫瘍症例に対して治療計画を作成し評価した結果、ロバスト最適化

プランの方が、Planning target volume (PTV) 基準最適化プランに比べて、TPSに表

示される生物線量の信頼度が高く、より安全である可能性が示唆された。 
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略語集 

CT Computed Tomography 

CTV Clinical Target Volume 

DNA Deoxyribonucleic acid 

DVH Dose Volume Histogram 

IMPT Intensity Modulated Proton Therapy 

IMRT Intensity Modulated Radiation Therapy 

LET   Linear Energy Transfer 

LET-VH   LET Volume Histogram 

LQ   Linear Quadratic 

MCS   Monte Carlo Simulation 

MU   Monitor Unit 

OAR   Organ At Risk 

OVH   Overlapped Volume Histogram 

PBA   Pencil Beam Algorithm 

PTV   Planning Target Volume 

RBE   Relative Biological Effectiveness 

RTOG   Radiation Therapy Oncology Group 

SFO   Single Field Optimization 

TPS   Treatment Planning Software 
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第一章 線量平均LET解析計算アルゴリズムの開発 

1.1. 緒言 

線量平均LET計算アルゴリズムの現状 

LETの計算方法として、最も一般的な方法は、Geant4（Agostinelli et al. 2003）、

FLUKA（Dahl et al. 2017）等のモンテカルロ法による粒子輸送シミュレーションコー

ドを用いる方法である。モンテカルロシミュレーション（MCS）は、高精度なLET分

布の計算結果を得ることができる一方で、計算時間が膨大に必要となる。そのため、日々

の臨床業務で使用することは容易ではない。その一方で、Wilkens and Oelfkeによって、

解析的な線量平均LETの計算手法が提案された（Wilkens and Oelfke 2003）。Wilkens 

and Oelfkeの手法では、陽子の局所エネルギースペクトルで重みづけした陽子の阻止能

の局所平均値として、線量平均 LET を計算する。彼らの方法では、横方向に一定の線

量平均LET（一次元のLETカーネル）を仮定しており、一次陽子（加速器から出射さ

れた陽子）の寄与のみを考慮していた。Sanchez-Parcerisa et al.は、一次陽子が物質中

で非弾性散乱や弾性散乱等の核反応を起こすことで生成される陽子（二次陽子）の影響

を考慮するため、Wilkens and Oelfke の方法を修正した（Sanchez-Parcerisa et al. 

2016）。しかしながら、Sanchez-Parcerisa et al.もWilkens and Oelfkeと同様に一次元

の LET カーネルを採用している。これらの解析計算手法は、モンテカルロシミュレー

ションと比較して計算時間を大幅に短縮できるが、ビーム軸から離れた位置での線量平

均 LET の増加を適切に予測できないことが課題とされている。実際のスキャニングビ

ームの横方向の LET 分布は一様ではなく、ビーム軸から離れるに従って、核反応等に

よって大角度に散乱された低エネルギー陽子の影響により LET が増加すると考えられ

ており（Wilkens and Oelfke 2004b, Grassberger and Paganetti 2011）、横方向のLET

分布を一定と仮定している過去の計算手法では、ビーム軸遠方の LET 増加を再現でき

ていなかった。 

 

本研究の目的 

本研究の目的は、横方向の線量平均 LET 分布の計算精度を向上させた、ペンシルビ

ームアルゴリズム（Pencil Beam Algorithm: PBA）（Hong et al. 1996, Schafner et al. 

1999）をベースとした線量平均 LET の解析計算アルゴリズムを開発することである。

開発手法では、過去の研究（Sanchez-Parcerisa et al. 2016）と同様に線量平均LET計

算に、陽子のみ（一次陽子と二次陽子の両方）を考慮し、陽子より重い粒子の影響は除

外した。本開発手法の重要な仮定は、ある一定の深さに於いて、一次陽子によって生成

された線量平均 LET（𝐿𝐸𝑇𝑝）の横方向分布と、二次陽子によって生成された線量平均

LET（𝐿𝐸𝑇ℎ𝑎𝑙𝑜）を別々に取り扱い、それぞれが一定（一次元のLETカーネル）である

とモデル化した点である。各成分の LET カーネルは、モンテカルロシミュレーション

（Monte Carlo Simulation: MCS）によって計算されたペンシルビームの3次元線量平
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均 LET 分布を再現するよう決定した。開発手法の計算精度は、数値ファントムと患者

体系に対して、モンテカルロシミュレーションの結果と開発手法による計算結果の比較

することで評価した。本研究では、モンテカルロ法による粒子輸送シミュレーションコ

ードとしてGeant 4を用いた。 

 

1.2. 方法 

ペンシルビームアルゴリズム 

 本節では、本研究で用いたトリプルガウス線量カーネルモデル（Hirayama et al. 

2016）を用いたペンシルビームアルゴリズムについて、簡単に説明する。ここで説明す

る線量計算アルゴリズムは商用の治療計画ソフトウエア、VQA（Hitachi Ltd., Tokyo, 

Japan）に実装されている。ペンシルビームアルゴリズムでは、線量分布は、k 番目の

エネルギーレイヤーのフルエンス分布 ∅𝑘(𝑥, 𝑦, 𝑧) と k 番目のエネルギーレイヤーの線

量カーネル 𝐾𝑘(𝑥, 𝑦, 𝑥′, 𝑦′, 𝑧) を畳み込み積分することによって算出される。 

𝐷(𝑥, 𝑦, 𝑧) = ∑∬∅𝑘(𝑥
′, 𝑦′, 𝑧)𝐾𝑘(𝑥, 𝑦, 𝑥′, 𝑦′, 𝑧) 𝑑𝑥′𝑑𝑦′

𝑘

, (19) 

ここで、𝑥′ と 𝑦′ は線量カーネルの中心位置を表す。z軸はビームの中心軸を表し、ア

イソセンタ位置が z = 0 で定義される。そしてビームの進行方向を z 軸正方向とし、x

軸とy軸がz軸に垂直な軸として定義される。 

また、フルエンス分布∅𝑘(𝑥, 𝑦, 𝑧)は、同じエネルギーレイヤーの全てのスポットのフ

ルエンス分布を足し合わせることで計算される。従ってk番目のエネルギーレイヤーの

フルエンス分布 ∅𝑘(𝑥, 𝑦, 𝑧) は 

∅𝑘(𝑥, 𝑦, 𝑧) = ∑∅𝑘,𝑗(𝑥, 𝑦, 𝑧)

𝑁𝑘

𝑗=1

 (20) 

で表される。ここで、∅𝑘,𝑗(𝑥, 𝑦, 𝑧) は k 番目のエネルギーレイヤーの j 番目のスポット

のフルエンス分布を、𝑁𝑘 は k 番目のエネルギーレイヤーのスポット数表す。本アルゴ

リズムでは、気中でのクーロン散乱だけでなくスキャニング照射ノズル内での大角度散

乱を考慮するため、スポットのフルエンス分布として、ダブルガウシアンモデル（Zhu et 

al. 2013, Sawakuchi et al. 2010）を用いた。k番目のエネルギーレイヤーにおける中心

(𝑥𝑗 , 𝑦𝑗)のスキャニングビームのフルエンス分布は次式で表される。 

∅𝑘,𝑗(𝑥, 𝑦, 𝑧) =
𝑤𝑎𝑖𝑟,1

𝑘

2𝜋𝜎𝑎𝑖𝑟,1,𝑥(𝑧)𝜎𝑎𝑖𝑟,1,𝑦(𝑧)
𝑒𝑥𝑝 [−

(𝑥 − 𝑥𝑗)
2

2𝜎𝑎𝑖𝑟,1,𝑥(𝑧)2
−

(𝑦 − 𝑦𝑗)
2

2𝜎𝑎𝑖𝑟,1,𝑦(𝑧)2
]

+
𝑤𝑎𝑖𝑟,2

𝑘

2𝜋𝜎𝑎𝑖𝑟,2,𝑥(𝑧)𝜎𝑎𝑖𝑟,2,𝑦(𝑧)
𝑒𝑥𝑝 [−

(𝑥 − 𝑥𝑗)
2

2𝜎𝑎𝑖𝑟,2,𝑥(𝑧)2
−

(𝑦 − 𝑦𝑗)
2

2𝜎𝑎𝑖𝑟,2,𝑦(𝑧)2
], 

(21) 
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ここで、𝜎𝑎𝑖𝑟,𝑚,𝑛(𝑧) は第一ガウス成分(m=1)、第二ガウス成分(m=2)のx方向(n=x)及び

y方向(n=y)の位置 zにおけるスポットサイズを表し、𝑤𝑎𝑖𝑟,𝑚
𝑘  は第一ガウス成分(m=1)、

第二ガウス成分(m=2)の重みを表し、𝑤𝑎𝑖𝑟,1
𝑘 + 𝑤𝑎𝑖𝑟,2

𝑘 = 1 かつ 𝑤𝑎𝑖𝑟,1
𝑘 > 0,𝑤𝑎𝑖𝑟,2

𝑘 > 0 

が成り立つ。また、第1項が気中でのクーロン散乱の影響が主となる第一ガウス成分で、

第二項が照射ノズル中での大角度散乱の影響が主となる第二ガウス成分であり、

𝜎𝑎𝑖𝑟,1,𝑛(𝑧) < 𝜎𝑎𝑖𝑟,2,𝑛(𝑧)  が成り立つ。これらのパラメータ算出方法の詳細は文献

（Hirayama et al. 2016）に記されている。 

 一方、カーネル分布 𝐾𝑘(𝑥, 𝑦, 𝑥′, 𝑦′, 𝑧) は無限小のビームが水中で形成する 3 次元線

量分布を表し、深部積分線量分布 𝐷𝐷𝑘(𝑤𝑒𝑞(𝑥′, 𝑦′, 𝑧′)) と無限小のビームが水中に入射

した場合に形成する横方向分布 𝜑𝑘(𝑥, 𝑦, 𝑥′, 𝑦′, 𝑧) を用いて次式で表される。 

𝐾𝑘(𝑥, 𝑦, 𝑥′, 𝑦′, 𝑧) = 𝐷𝐷𝑘(𝑤𝑒𝑞(𝑥′, 𝑦′, 𝑧)) × 𝜑𝑘(𝑥, 𝑦, 𝑥′, 𝑦′, 𝑧), (22) 

ここで 𝑤𝑒𝑞(𝑥, 𝑦, 𝑧) は位置 (𝑥, 𝑦, 𝑧) における水等価厚を表し、横方向の線量分布モデ

ルには、トリプルガウシアンモデルを用いている。従って横方向モデルは次式で表され

る。 

𝜑𝑘(𝑥, 𝑦, 𝑥′, 𝑦′, 𝑧)

=
𝑤𝑤,𝑝

𝑘 (𝑤𝑒𝑞(𝑥′, 𝑦′, 𝑧))

2𝜋𝜎𝑤,𝑝
𝑘 (𝑤𝑒𝑞(𝑥′, 𝑦′, 𝑧))

2 𝑒𝑥𝑝 [−
(𝑥 − 𝑥′)2 + (𝑦 − 𝑦′)2

2𝜎𝑤,𝑝
𝑘 (𝑤𝑒𝑞(𝑥′, 𝑦′, 𝑧))

2]

+
𝑤𝑤,𝑠

𝑘 (𝑤𝑒𝑞(𝑥′, 𝑦′, 𝑧))

2𝜋𝜎𝑤,𝑠
𝑘 (𝑤𝑒𝑞(𝑥′, 𝑦′, 𝑧))

2 𝑒𝑥𝑝 [−
(𝑥 − 𝑥′)2 + (𝑦 − 𝑦′)2

2𝜎𝑤,𝑠
𝑘 (𝑤𝑒𝑞(𝑥′, 𝑦′, 𝑧))

2]

+
𝑤𝑤,𝑡

𝑘 (𝑤𝑒𝑞(𝑥′, 𝑦′, 𝑧))

2𝜋𝜎𝑤,𝑡
𝑘 (𝑤𝑒𝑞(𝑥′, 𝑦′, 𝑧))

2 𝑒𝑥𝑝 [−
(𝑥 − 𝑥′)2 + (𝑦 − 𝑦′)2

2𝜎𝑤,𝑡
𝑘 (𝑤𝑒𝑞(𝑥′, 𝑦′, 𝑧))

2], 

(23) 

ここで、𝜎𝑤,𝑙
𝑘 (𝑤𝑒𝑞(𝑥′, 𝑦′, 𝑧)) 及び 𝑤𝑤,𝑙

𝑘 (𝑤𝑒𝑞(𝑥′, 𝑦′, 𝑧)) はk番目のエネルギーレイヤ

ーのカーネルの各成分の標準偏差及び重みをそれぞれ表し、𝑙 = 𝑝 が第一成分、𝑙 = 𝑑 が

第二成分、𝑙 = 𝑡 が第三成分を表す。第一成分は主成分であり、水中でのクーロン散乱

の影響が主となる成分である。その標準偏差、つまり主成分の広がり、は3つの成分の

中で最も小さく、一般的にMolière（Bethe 1953）や Highland の式（Gottschalk et al. 

1993）等の解析モデルによって計算される。本アルゴリズムでは、Highlandの式から

解析的に取得された二次式（Szymanowski et al. 2001）： 

𝜎𝑤,𝑝
𝑘 (𝑧) = 0.294 (

𝑅

10
)
0.896

× [0.18 (
𝑧

𝑅
) + 0.82 (

𝑧

𝑅
)
2

], (24) 

を用いた。ここで、𝑅 と z は、それぞれ飛程と水等価厚を表す（単位はmm）。 

一方、第二、第三成分は二次陽子によって引き起こされる低線量haloが主となる成分

であり、標準偏差は𝜎𝑝 ≤ 𝜎𝑠 ≤ 𝜎𝑡の関係を、各成分のウエイトは 𝑤𝑤,𝑝
𝑘 + 𝑤𝑤,𝑠

𝑘 + 𝑤𝑤,𝑡
𝑘 =

1 かつ、𝑤𝑤,𝑝
𝑘 > 0,𝑤𝑤,𝑠

𝑘 > 0,𝑤𝑤,𝑡
𝑘 > 0 の関係を満たす。第二、第三成分は MCS によ

って計算した無限小の陽子ビームが水中に入射した場合の線量分布をガウス分布でフィ

ッティングすることで取得した。線量カーネルモデルの生成方法の詳細は、文献

（Hirayama et al. 2016）に記されている。 
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本研究では、線量カーネルをプライマリ成分 𝐾𝑝,𝑘 とハロー成分 𝐾ℎ𝑎𝑙𝑜,𝑘 に、次のよ

うに分解する。 

𝐾𝑘(𝑥, 𝑦, 𝑥′, 𝑦′, 𝑧) = 𝐾𝑝,𝑘(𝑥, 𝑦, 𝑥′, 𝑦′, 𝑧) + 𝐾ℎ𝑎𝑙𝑜,𝑘(𝑥, 𝑦, 𝑥′, 𝑦′, 𝑧), (25) 

ここで、 

𝐾𝑝,𝑘(𝑥, 𝑦, 𝑥′, 𝑦′, 𝑧) = 𝐷𝐷𝑘(𝑤𝑒𝑞(𝑥′, 𝑦′, 𝑧)) × 𝜑𝑝,𝑘(𝑥, 𝑦, 𝑥′, 𝑦′, 𝑧), (26) 

𝐾ℎ𝑎𝑙𝑜,𝑘(𝑥, 𝑦, 𝑥′, 𝑦′, 𝑧) = 𝐷𝐷𝑘(𝑤𝑒𝑞(𝑥′, 𝑦′, 𝑧)) × 𝜑ℎ𝑎𝑙𝑜,𝑘(𝑥, 𝑦, 𝑥′, 𝑦′, 𝑧). (27) 

𝜑𝑝,𝑘 は式(23)の第１項を表し、𝜑ℎ𝑎𝑙𝑜,𝑘は式(23)の第二項と第三項の和を表す。ここで、

これらのカーネルは物理プロセスと正確に一対一で対応しない。もし、モンテカルロシ

ミュレーションにより物理プロセスを追跡したならば、一次陽子と二次陽子の深部積分

線量分布は文献（Grassberger and Paganetti 2011）に示すように異なる形状となるは

ずである。本モデルでは、Pedroni et al. の手法（Pedroni et al. 2005）と同様に、プラ

イマリ成分とハロー成分に対して同一の深部積分線量分布を用いた。本手法を用いるこ

とで、一部の物理的な解釈が困難になる一方で、VQAやPedroniのビームモデルを実

装した他の治療計画ソフトウエアへの開発アルゴリズムの実装が容易になるという利点

がある。 

 

線量平均LET計算アルゴリズム 

 式(1)に示すように、ある位置(𝑥, 𝑦, 𝑧)での線量は、フルエンスによって重みづけら

れた多数の線量カーネル 𝐾𝑘(𝑥, 𝑦, 𝑥′, 𝑦′, 𝑧)、すなわち無限小のビームが水中で形成する

三次元線量分布、から構成されている。線量カーネルの考え方と同様に、開発手法では、

無限小のビームが形成する線量平均LET分布をLETカーネルとして定義して、ある位

置(𝑥, 𝑦, 𝑧)での線量平均LETは多数のLETによって構成されていると考え、その位置

に寄与する全ての線量カーネルとLETカーネルに対してLETd × 𝐾𝑘を足し合わせた後、

その位置の線量で割ることで、線量平均LETを算出した。 

前述したように、ペンシルビームの横方向の線量平均LET分布は、大きな阻止能を

有する低エネルギーの二次陽子が存在するビーム軸の遠方で増加することが知られてい

る。この振る舞いを計算アルゴリズムに反映させるため、プライマリ成分（𝐾𝑝,𝑘 → 𝐿𝐸𝑇𝑝,𝑘）

とハロー成分（𝐾ℎ𝑎𝑙𝑜,𝑘 → 𝐿𝐸𝑇ℎ𝑎𝑙𝑜,𝑘）に、それぞれ異なるLETカーネルを設定した。こ

こで、線量平均LETは次式で計算される。 

𝐿𝐸𝑇𝑑(𝑥, 𝑦, 𝑧) =

∑ ∬∅𝑘(𝑥
′, 𝑦′, 𝑧) (

𝐾𝑝,𝑘(𝑥, 𝑦, 𝑥′, 𝑦′, 𝑧) × 𝐿𝐸𝑇𝑝,𝑘(𝑤𝑒𝑞(𝑥′, 𝑦′, 𝑧)) +

        𝐾ℎ𝑎𝑙𝑜,𝑘(𝑥, 𝑦, 𝑥′, 𝑦′, 𝑧) × 𝐿𝐸𝑇ℎ𝑎𝑙𝑜,𝑘(𝑤𝑒𝑞(𝑥′, 𝑦′, 𝑧))
)𝑑𝑥′𝑑𝑦′

𝑘

∑ ∬∅𝑘(𝑥
′, 𝑦′, 𝑧)𝐾𝑘(𝑥, 𝑦, 𝑥′, 𝑦′, 𝑧)𝑑𝑥′𝑑𝑦′

𝑘

. 
(28) 

ここで、各LETカーネルは、Wilkens and Oelfkeの手法（Wilkens and Oelfke 2003）

やSanchez-Parcerisa et al. （Sanchez-Parcerisa et al. 2016）の手法と同様に、深さ方向

にのみ変化し、横方向の分布が一定と仮定した。患者体系では、まず、CT値と相対阻

止能のルックアップテーブルを参照し、患者体系を水等価厚空間に変換する。そして

LETカーネルの値は、線量カーネルの中心線に沿った各水等価厚長（患者表面から位置

(𝑥′, 𝑦′, 𝑧)までの水等価厚長）で決定される。各成分のLETカーネルのモデリングは、
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モンテカルロ法による粒子輸送シミュレーションコードであるGeant4を用いて実施し

た。LETカーネルのモデリング方法に関しては2. 2. 4.節で詳細に説明する。 

 また、線量分布及び線量平均 LET 分布は治療 Field 単位で独立して計算される。全

Fieldの線量平均LET分布 𝐿𝐸𝑇𝐷
𝑡𝑜𝑡(𝑥, 𝑦, 𝑧) は、全Fieldの線量平均をとることで算出

される。Field F の線量分布を D𝐹(𝑥, 𝑦, 𝑧)、線量平均LET 分布を 𝐿𝐸𝑇𝐷
𝐹(𝑥, 𝑦, 𝑧) とす

ると次式で計算される。 

𝐿𝐸𝑇𝐷
𝑡𝑜𝑡(𝑥, 𝑦, 𝑧) =

∑ 𝐷𝐹(𝑥, 𝑦, 𝑧) × 𝐿𝐸𝑇𝐷
𝐹(𝑥, 𝑦, 𝑧)𝐹

∑ 𝐷𝐹(𝑥, 𝑦, 𝑧)𝐹
, (29) 

 

モンテカルロシミュレーション 

 LET カーネルのモデリング及び、開発手法の検証には、モンテカルロ法による粒

子輸送シミュレーションコードを用いた。シミュレーションコードとして、Geant4 

toolkit(version 10.1 with patch 01) （Agostinelli et al. 2003）を用い、粒子線治療向けの

インターフェースであるParticle Therapy Simulation (PTSim)（Aso et al. 2007）を用い

てモンテカルロシミュレーションを実施した。シミュレーションには、北海道大学陽子

線治療センターのスポットスキャニングノズル（Shimizu et al. 2014）の構成を再現し

た体系を用いた。初期ビームの発生位置は、アイソセンタから約2.3m離れたスキャニ

ングノズル入口とし、Twiss parameterやエネルギー分散などの初期ビームのパラメー

タに関しては、実測結果に基づいて調整したパラメータを使用した。電磁相互作用の計

算モデルとして、G4EmStandardPhysics option3（Ivanchenko et al. 2011）を用い、核反応モ

デルとして、バイナリカスケードモデル（Folger et al. 2004）を選択した。 

緒言では、線量平均LETを算出する手法として、運動エネルギーEを持った一次陽

子による線量寄与スペクトルを用いた手法を説明したが、本研究ではモンテカルロシミ

ュレーションコードを用いることで、二次陽子も含んだ線量平均LETを、より直接的

な方法で簡便に算出した（Cortes-Giraldo and Carabe 2015, Granville and Sawakuchi 

2015）。単位密度当たりの線量平均LETを得るために、全ての陽子（一次陽子と二次

陽子両方）の非制限LETと損失エネルギーを輸送ステップごとにスコアした。ここで、

輸送ステップは、粒子トラックの微小な線分として定義される。非制限LETと損失エ

ネルギーの積を、対象ボクセル内の全てのステップに亘って積算した後、全損失エネル

ギーと密度で割ることで単位密度当たりの線量平均LETが得られる。 

𝐿𝐸𝑇𝑑 =
1

𝜌

∑ 𝐸𝑑𝑒𝑝,𝑖 × 𝐿𝐸𝑇𝑖
𝑛
𝑖

∑ 𝐸𝑑𝑒𝑝,𝑖
𝑛
𝑖

. (30) 

ここで、nはボクセル内の輸送ステップの数を表し、𝐸𝑑𝑒𝑝,𝑖は輸送ステップ iでのボクセ

ルへのエネルギー付与を、𝐿𝐸𝑇𝑖は輸送ステップ iの非制限LET、𝜌はボクセルの組織の

密度を表す。 

 非制限LETをスコアする方法に関しては、過去の文献（Cortes-Giraldo and Carabe 

2015, Granville and Sawakuchi 2015）が使用していた、G4EmCalculator classの

ComputeElectronicDEDX() methodを使用した。このスコア方法は、計算ステップ毎

にデータテーブルを参照し、陽子の運動エネルギーから非制限電子阻止能を計算する方
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法である。このスコアリング方法は、ボクセルサイズの変化（Granville and Sawakuchi 

2015）や、二次粒子生成の閾値の変化（Cortés-Giraldo and Carabe 2015）に対して、

安定して線量平均LETを算出することが可能であり、microdosimetryのシミュレーシ

ョン結果とも一致することが知られている（Cortés-Giraldo and Carabe 2015）。 

 

LETカーネルのモデリング 

 LETカーネルは、モンテカルロシミュレーションで計算された１本のスキャニング

ビームの 3 次元の線量平均 LET 分布を再現するよう、解析計算で使用するプライマリ

成分（𝐿𝐸𝑇𝑝,𝑘）とハロー成分（𝐿𝐸𝑇ℎ𝑎𝑙𝑜,𝑘）の LET カーネルを最適化計算により決定し

た。 

2.2.1 節で述べたように、全ての線量カーネル (𝐾𝑝,𝑘 及び 𝐾ℎ𝑎𝑙𝑜,𝑘) は、正確には物理

プロセスと一対一対応となっておらず、𝐿𝐸𝑇𝑝,𝑘 及び𝐿𝐸𝑇ℎ𝑎𝑙𝑜,𝑘 は、一次陽子、二次陽子

によって生成された線量平均 LET と完全には一致しない。本研究では、一次陽子と二

次陽子の線量平均LETをモンテカルロシミュレーションで別々にスコアする代わりに、

まず、全ての陽子（一次陽子と二次陽子の両方を含む）が水中で形成するペンシルビー

ムの線量平均LET 分布を計算した後、最適化計算を用いて、𝐿𝐸𝑇𝑝,𝑘 及び𝐿𝐸𝑇ℎ𝑎𝑙𝑜,𝑘 の

値を決定した。 

PTSimを用いて、モンテカルロシミュレーションを70.2 MeVから220 MeVまでの

全 96 エネルギーに対して、1.0 ×  108の統計数で実施し、ペンシルビームを水ファン

トムに入射させた場合の線量及び線量平均 LET 分布を計算した。アイソセンタは水面

に設定した。水ファントムは30 ×  30 ×  30 cm3 で設定し、ファントムの解像度は

1 ×  1 ×  1 mm3 ボクセルとした。 

開発手法では、フルエンスモデルとしてダブルガウシアンモデルを、カーネルモデル

としてトリプルガウシアンモデルを用いて、線量分布及び線量平均 LET を計算する。

従って、１本のスキャニングビームに対して適用した場合、各水中深さにおける１本の

スキャニングビームの線量分布は、解析的に6つの二次元ガウス分布の重ね合わせで表

される。水中深さ𝑑 における 6 つのガウス分布の x 方向及び y 方向標準偏差 𝜎𝑚,𝑙,𝑥 , 

𝜎𝑚,𝑙,𝑦  及びそのウエイト 𝑤𝑚.𝑙  はフルエンス分布を構成するガウス分布の標準偏差 

𝜎𝑎𝑖𝑟,𝑚,𝑥(𝑑) , 𝜎𝑎𝑖𝑟,𝑚,𝑦(𝑑) 及びウエイト𝑤𝑎𝑖𝑟,𝑚(𝑑) (𝑚 = 1,2) 及び線量カーネル分布を

構成するガウス分布の標準偏差 𝜎𝑤,𝑙(𝑑) 及びウエイト 𝑤𝑤.𝑙(𝑑) (𝑙 = 𝑠, 𝑝, 𝑡) を用いて

次式で計算される。 

𝜎𝑚,𝑙,𝑥 = √𝜎𝑎𝑖𝑟,𝑚,𝑥
2 (𝑑) + 𝜎𝑤,𝑙

2 (𝑑), 

𝜎𝑚,𝑙,𝑦 = √𝜎𝑎𝑖𝑟,𝑚,𝑦
2 (𝑑) + 𝜎𝑤,𝑙

2 (𝑑), 

𝑤𝑚.𝑙 = 𝑤𝑎𝑖𝑟,𝑚(𝑑) × 𝑤𝑤,𝑙(𝑑) 

(31) 

ここで、標準偏差 𝜎𝑚,𝑙,𝑥 、𝜎𝑚,𝑙,𝑥 を持った重み 𝑤𝑚.𝑙 の二次元ガウス分布 𝐺𝑚,𝑙(𝑥, 𝑦) を 



 

17 

 

𝐺𝑚,𝑙(𝑥, 𝑦) =
𝑤𝑚,𝑙

2𝜋𝜎𝑚,𝑙,𝑥𝜎𝑚,𝑙,𝑦
𝑒𝑥𝑝 [−

𝑥2

2𝜎𝑚,𝑙,𝑥
2 −

𝑦2

2𝜎𝑚,𝑙,𝑦
2 ], (32) 

とすると、解析計算結果として得られるスキャニングビームの線量分布 𝐷𝑃𝐵𝐴(𝑥, 𝑦) は

次式で表される。 

𝐷𝑃𝐵𝐴(𝑥, 𝑦) = 𝐺1,𝑝(𝑥, 𝑦) + 𝐺2,𝑝(𝑥, 𝑦) + 𝐺1,𝑠(𝑥, 𝑦) + 𝐺2,𝑠(𝑥, 𝑦) + 𝐺1,𝑡(𝑥, 𝑦) + 𝐺2,𝑡(𝑥, 𝑦), (33) 

これに、水中深さ 𝑑 におけるカーネルのプライマリ成分(𝑙 = 𝑝)のLET値を𝐿𝐸𝑇𝑝、ハ

ロー成分(𝑙 = 𝑠, 𝑡)のLET値を 𝐿𝐸𝑇ℎ𝑎𝑙𝑜 とすると、水中深さ 𝑑 において、解析的に計

算されるスキャニングビームの線量平均LET分布は次式で計算される。 

𝐿𝐸𝑇𝑃𝐵𝐴(𝑥, 𝑦)

=
𝐿𝐸𝑇𝑝 × (𝐺1,𝑝(𝑥, 𝑦) + 𝐺2,𝑝(𝑥, 𝑦)) + 𝐿𝐸𝑇ℎ𝑎𝑙𝑜 × (𝐺1,𝑠(𝑥, 𝑦) + 𝐺2,𝑠(𝑥, 𝑦) + 𝐺1,𝑡(𝑥, 𝑦) + 𝐺2,𝑡(𝑥, 𝑦))

𝐷𝑃𝐵𝐴(𝑥, 𝑦)
, 

(34) 

 

続いて、線量平均 LET の解析計算結果がモンテカルロ計算結果を再現するよう、

Simplex法（Nelder and Mead 1965）により、水中深さ毎に最適な 𝐿𝐸𝑇𝑝 及び 𝐿𝐸𝑇ℎ𝑎𝑙𝑜 

を決定した。最適化計算は、「ビーム軸周辺のLET分布形状」と「一面照射した際の照

射野中心に於ける線量平均 LET 値」の 2 点に着目し、目的関数を設定した。従って、

モデリングに使用する目的関数Fは、各水中深さのボクセル iに於ける、モンテカルロ

シミュレーションにより算出された物理線量値、線量平均 LET 値を𝐷𝑀𝐶,𝑖 , 𝐿𝐸𝑇𝑀𝐶,𝑖 、

(12)式の解析計算により算出された線量平均LET値を 𝐿𝐸𝑇𝑃𝐵𝐴,𝑖 を用いて、次式で定義

される。 

𝐹 = ∑𝐷𝑀𝐶,𝑖
2(𝐿𝐸𝑇𝑃𝐵𝐴,𝑖 − 𝐿𝐸𝑇𝑀𝐶,𝑖)

2
𝐻(𝐷𝑀𝐶,𝑖 − 𝐷𝑡ℎ𝑟𝑒𝑠ℎ𝑜𝑙𝑑)

𝑖

 

+𝐺0 (
∑ 𝐷𝑀𝐶,𝑖𝑖 × 𝐿𝐸𝑇𝑃𝐵𝐴,𝑖

∑ 𝐷𝑀𝐶,𝑖𝑖
−

∑ 𝐷𝑀𝐶,𝑖𝑖 × 𝐿𝐸𝑇𝑀𝐶,𝑖

∑ 𝐷𝑀𝐶,𝑖𝑖
)

2

. 

(35) 

ここで、𝐻(𝑥) はヘビサイドの階段関数を表し、線量寄与の小さいビーム軸遠方のボク

セルを除外するために使用した。第１項はビーム軸周辺の線量平均 LET 分布形状を再

現するための項であり、閾線量 𝐷𝑡ℎ𝑟𝑒𝑠ℎ𝑜𝑙𝑑 以上の線量が付与された領域のみを目的関

数に考慮し、開発手法で計算された線量平均 LET 分布がモンテカルロシミュレーショ

ンに近づくよう、𝐿𝐸𝑇𝑝 及び 𝐿𝐸𝑇ℎ𝑎𝑙𝑜 を最適化するための項である。本研究では閾線量

として最大線量の 0.01%を用いた。𝐷𝑀𝐶,𝑖
2 はペンシルビームの中心を重視するために、

最適化の際の重みとして用いた。.第2項は一面照射した際の照射野中心に於ける線量平

均 LET 値に関する項である。照射野中心の線量値は、照射されたペンシルビームの重

ね合わせにより計算されるため、ペンシルビームの二次元線量平均 LET 分布の線量平

均値として計算される。以上の2つの項により、小照射野および大照射野両方に於いて、

線量平均LETを再現するよう、𝐿𝐸𝑇𝑝 及び 𝐿𝐸𝑇ℎ𝑎𝑙𝑜 を最適化することが可能となる。 

この最適化計算は、96 エネルギー全てに対して 1mm ピッチで全ての深さで実施し

た。最適化計算後、𝐿𝐸𝑇𝑝 及び 𝐿𝐸𝑇ℎ𝑎𝑙𝑜 の値を集約してデータをルックアップテーブル
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化し、2.2.2節で説明したアルゴリズムに実装した。テーブル内に存在しない水中深さで

のカーネルデータは、近傍のデータを線形補間し算出することとした。 

 

検証体系 

開発アルゴリズムの妥当性を検証するため、モンテカルロシミュレーションと開発ア

ルゴリズムから得られる線量平均 LET 分布を比較した。モンテカルロ計算における統

計数の設定は Field 単位で行った。Field 単位で統計数を設定した後（2.5×108 

protons/Field）、各スポットのMU値に応じてスポット毎の統計数を配分し、線量分布

及び線量平均LETを計算した。その統計誤差は、典型的な立方体標的(8 ×  8 ×  8 cm3)

に於いて、一様線量領域の深部端（29.4 cm 深さ）のField中心位置で、線量に関しては

処方の約0.2%、線量平均LETに関しては0.01 keV/µm 以下であった。線量平均LET

分布の計算精度の評価は、水等価の数値ファントムと患者CT画像に対して、それぞれ

実施した。 

 

・数値ファントム 

評価に使用する治療計画は、VQA（Hitachi Ltd., Tokyo, Japan）を用いて作成した。

水ファントム中の異なる深さに配置した立方体標的（8 ×  8 ×  8 cm3）及び球標的（直

径8cm）に対して、治療計画を作成した。アイソセンタを標的中心に設定し、処方線量

は 1.0 Gy(RBE=1.1)とした。作成した立方体標的の照射プランの最大飛程はそれぞれ、

29.4、21.1、13.1cm、球標的の3つの照射プランの最大飛程は、29.4cm、21.5cm、13.3cm

であった。これらの治療計画に基づいて、線量平均 LET 及び線量分布を計算し、線量

平均LET分布及び標的内の線量平均LET値を比較した。 

 

・患者体系 

患者体系における、開発アルゴリズムの精度検証を行うため、3 つの治療計画データ

（肺腫瘍、肝臓腫瘍、前立腺腫瘍）で評価を行った。それぞれのプランは治療計画装置

VQA（Hitachi Ltd., Tokyo, Japan）を用いて作成した。肺腫瘍及び肝臓腫瘍の照射プ

ランは、3Fieldを用いSingle Field Optimization（SFO）で最適化し、照射プランを作

成した。処方線量として、それぞれ70 Gy(RBE=1.1)/10 fraction、76 Gy(RBE=1.1)/20 

fraction を設定した。前立腺腫瘍に関しては、処方線量として、70 Gy(RBE=1.1)/30 

fraction を設定し、4Field を用いて SFO で最適化し、照射プランを作成した。これら

３つの治療計画はClinical Target Volume（CTV）のD99が処方線量を満たすように作

成され、危険臓器は治療部位ごとに、本学の臨床プロトコルに基づいて選択した。各治

療計画データを用いて、線量平均LET及び線量分布を計算し、線量平均LETプロファ

イル及び臓器毎の線量平均 LET 値および LET 体積ヒストグラム（LET-Volume 

Histogram: LET-VH)をそれぞれ比較した。 
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1.3. 結果 

LETカーネルの生成 

 モンテカルロシミュレーションにより生成したLETカーネル（𝐿𝐸𝑇𝑝 および 𝐿𝐸𝑇ℎ𝑎𝑙𝑜）

を図 4 に示す。プライマリ成分とハロー成分の LET カーネルの一般的な振る舞いは過

去の文献（Wilkens and Oelfke 2003, Sanchez-Parcerisa et al. 2016）のLETカーネル

とかなり似ている。LETカーネルはビームの入射部では、緩やかに増加し、飛程終端で

急激に増加する。そして、プラトー領域で、𝐿𝐸𝑇ℎ𝑎𝑙𝑜 は 𝐿𝐸𝑇𝑝よより大きくなる。この

結果は、深さ方向に於いて、二次陽子（ハロー成分）の線量平均 LET が一次陽子の線

量平均 LET より大きいことを見出した先行研究の結果と一致していた（Grassberger 

and Paganetti 2011）。一方で深部端に於ける、𝐿𝐸𝑇ℎ𝑎𝑙𝑜の急な減少に関しては物理的に

解釈することはできなかった。文献（Grassberger and Paganetti 2011）に指摘されて

いるように、二次陽子の数は、核反応による散乱によりビームが広がる影響により、深

部端で急激に減少する。そのため、正確な𝐿𝐸𝑇ℎ𝑎𝑙𝑜の値を最適化計算により算出するこ

とが難しかったと考えている。図5に、開発手法とモンテカルロシミュレーションによ

り計算されたペンシルビームの横方向の線量及び線量平均LET分布を、それぞれ示す。

これらのデータは、図4 に示したLETカーネルの結果（220 MeV: (a), 140.8 MeV: (b), 

70.2 MeV: (c)）にそれぞれ対応している。各図は、飛程の半分の深さの結果（a1, b1, c1）、

飛程の深さの結果（a3, b3, c2）、そしてそれらの中間深さ（a2, b2）の結果を表す。図

に対応する各深さの 𝐿𝐸𝑇𝑝および 𝐿𝐸𝑇ℎ𝑎𝑙𝑜の値を図中に記載した。ここで、中心から離

れた領域では、スコアされた陽子が少なく、線量平均 LET の統計誤差が大きくなる。

例えば、図.5.(a3)に於いて、 線量平均 LET の統計誤差はビーム中心（𝑥 = 0 mm）で 

0.01 keV/μm 以下であったが、𝑥 = 25 mm の位置では 0.06 keV/μm、𝑥 = 50 mm の

位置では 0.5 keV/μm となった。モンテカルロシミュレーションでは、高LETを有す

る大きく散乱された陽子により、線量平均 LET は中心から遠方に行くにつれて増加す

る（Wilkens and Oelfke 2004b）。その結果、開発手法では、ピーク線量の1~2%の線量

が付与される領域で、この現象をよく再現した。この結果は、横方向に亘って線量平均

LET分布が一定となる、過去の文献（Sanchez-Parcerisa et al. 2016）の結果と対照的

である。  
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図4  生成されたLETカーネル。(a) 220 MeV、(b) 140.8 MeV、(c) 70.2 MeV。波線が

積分深部線量分布、赤色の実線がプライマリ成分の LET カーネル、青色の実線がハロ

ー成分のLETカーネルを表す。 
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図 5  １本のスキャニングビームが形成する横方向線量分布及び線量平均 LET 分布。

(a1)-(a3) 220 MeV、(b1)-(b3) 140.8 MeV、(c1)(c2) 70.2 MeV。破線がMC計算結果、

実践が解析計算結果を表す。図中には、各深さにおける最適化計算の結果得られたプラ

イマリ成分のLET値、ハロー成分のLET値を示す。 

 

開発手法の検証 

・数値ファントム（均質ファントム） 

開発手法の均質物質中での線量平均 LET 計算精度を調査するために、立方体標的

（8 ×  8 ×  8 cm3）及び球標的（直径 8cm）に対して作成した照射プランを用いて、

線量平均 LET 分布のプロファイルを比較した。異なる最大深さに設置した 3 つの立方

体標的（最大深さ：29.4, 21.1, 13.1 cm）に対して作成した計画の、SOBP中心軸上の

深さ方向プロファイル（a, c, e）及びアイソセンタ深さの横方向プロファイル（b, d, f）

を図6に示す。異なる最大深さに設置した3つの球標的（最大深さ：29.4, 21.5, 13.3 cm）

に対して作成した計画の、SOBP中心軸上の深さ方向プロファイル（a, c, e）及びアイ

ソセンタ深さの横方向プロファイル（b, d, f）を図7に示す。実線と破線は、それぞれ

開発手法の計算結果とモンテカルロシミュレーション結果に、それぞれ対応している。 
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図6  線量平均LET分布の比較（立方体標的プラン）。波線がモンテカルロシミュレー

ションの結果を表し、実線が開発手法による計算結果を表す。赤線が物理線量分布を青

線が線量平均LET分布を表す。線量平均LETに関しては、最大線量の1%以上の領域

のみ図示している。 
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図7  線量平均LET分布の比較（球標的プラン）。波線がモンテカルロシミュレーショ

ンの結果を表し、実線が開発手法による計算結果を表す。赤線が物理線量分布を青線が

線量平均LET分布を表す。線量平均LETに関しては、最大線量の1%以上の領域のみ

図示している。 
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表 1 モンテカルロシミュレーションと開発手法により計算された照射標的内の線量平

均 LET の平均値 𝐿𝐸𝑇𝑑,𝑚𝑒𝑎𝑛の差 ∆𝐿𝐸𝑇𝑑,𝑚𝑒𝑎𝑛。正の値は開発手法により計算された

𝐿𝐸𝑇𝑑,𝑚𝑒𝑎𝑛 がモンテカルロシミュレーションの計算結果より大きいことを表す。 

 

 Maximum depth (cm) 𝐿𝐸𝑇𝑑,𝑚𝑒𝑎𝑛 ( keV/μm ) ∆𝐿𝐸𝑇𝑑,𝑚𝑒𝑎𝑛 ( keV/μm ) 

Cubic 

29.4 

21.1 

13.1 

2.03 

2.08 

2.09 

+0.04 

+0.04 

+0.03 

Sphere 

29.4 

21.5 

13.3 

2.12 

2.25 

2.29 

+0.03 

+0.06 

+0.02 

 

 

深さ方向分布に関しては、どのエネルギー領域に於いても、開発手法により計算され

た線量平均 LET 分布がモンテカルロシミュレーションを良く再現していることが確認

できた。一方、横方向に関しては、標的領域を含む標的処方の10%以上の線量が付与さ

れている領域に関して、開発手法により計算された線量平均 LET 分布がモンテカルロ

シミュレーションをよく再現した(図6 (b, d, f) および 図7 (b, d, f))。これは、横方向線

量分布のペナンブラ領域で、モンテカルロシミュレーションとの差異が確認されていた

以前のモデルと対照的であった（Sanchez-Parcerisa et al. 2016）。一方、低線量域（最

大線量の10%以下）及び照射野外に関しては、線量平均LET分布の再現性が低下した。 

続いて、6つの治療計画（3つの立方体標的、3つの球標的）に対して、照射標的内の

線量平均LETの平均値 𝐿𝐸𝑇𝑑,𝑚𝑒𝑎𝑛 の計算精度を評価した。モンテカルロシミュレーシ

ョンと開発手法により計算された照射標的内の線量平均 LET の平均値 𝐿𝐸𝑇𝑑,𝑚𝑒𝑎𝑛の差 

∆𝐿𝐸𝑇𝑑,𝑚𝑒𝑎𝑛 を表1に示す。∆𝐿𝐸𝑇𝑑,𝑚𝑒𝑎𝑛 は0.06 keV/μm 以下であった。 

 

・患者体系 

患者体系に於ける開発アルゴリズムの線量平均LET分布の計算精度を評価するため、

肝臓腫瘍・肺腫瘍・前立腺腫瘍の照射プランを用いて計算精度を評価した。図8, 9, 10(a), 

と図8, 9, 10(b) に、開発手法を用いて計算した肝臓腫瘍、肺腫瘍、前立腺腫瘍に於ける

Axial面の線量及び線量平均LET分布を示す。図8, 9, 10(c), と図8, 9, 10(d) にx軸およ

びy軸（図8, 9, 10 (a)(b) を参照）の線量平均LET分布をそれぞれ示す。図8, 9, 10 (c)(d)

より、患者体系に於いても開発手法により計算された線量平均 LET 分布は、モンテカ

ルロシミュレーションによって計算された線量平均 LET 分布の形状を、高線量域から

ペナンブラ領域まで、精度良く再現していることが確認できる。 

続いて、ストラクチャ毎のLET-VHを比較した。肝臓腫瘍プランのLET-VHを図11(a)

に、肺腫瘍プランのLET-VHを図 11(b)に、前立腺腫瘍プランのLET-VHを図 11(c)に

示す。LET-VHに於いても、開発手法による計算結果はモンテカルロシミュレーション

による計算結果を再現していることが確認できる。患者体系に於ける、開発手法による
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計算結果から算出された各ストラクチャの 𝐿𝐸𝑇𝑑,𝑚𝑒𝑎𝑛  の値及び MC 計算結果との

𝐿𝐸𝑇𝑑,𝑚𝑒𝑎𝑛の差、∆𝐿𝐸𝑇𝑑,𝑚𝑒𝑎𝑛、を表2に示す。表2より、全てのストラクチャで、開発

手法による 𝐿𝐸𝑇𝑑,𝑚𝑒𝑎𝑛 の計算結果とMC計算結果との差が0.08 keV/μm/(g/cm3) 以下

であることがわかる。従って、複雑な患者体系に於いても、開発アルゴリズムを用いて、

均質な数値ファントムと同程度の計算精度で線量平均 LET 分布を算出可能であること

を確認した。 

 

 

 

 

図8  線量平均LET分布の比較（肝臓腫瘍プラン）。開発手法によって計算した、アイ

ソセンタ面上の２次元物理線量分布(a) 及び線量平均LET分布(b)。 (c) y軸の線量平均

LET分布。(d) x軸の線量平均LET分布。波線がモンテカルロ法による計算結果を、実

線が開発手法による計算結果を表す。赤線が物理線量分布を青線が線量平均LET分布

を表す。線量平均LET分布は最大線量の1%以上の領域のみ表示する。 
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図9  線量平均LET分布の比較（肺腫瘍プラン）。開発手法によって計算した、アイソ

センタ面上の２次元物理線量分布(a) 及び線量平均LET分布(b)。 (c) y軸の線量平均

LET分布。(d) x軸の線量平均LET分布。波線がモンテカルロ法による計算結果を、実

線が開発手法による計算結果を表す。赤線が物理線量分布を青線が線量平均LET分布

を表す。線量平均LET分布は最大線量の1%以上の領域のみ表示する。 
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図10  線量平均LET分布の比較（前立腺腫瘍プラン）。開発手法によって計算した、ア

イソセンタ面上の２次元物理線量分布(a) 及び線量平均LET分布(b)。 (c) y軸の線量平

均LET分布。(d) x軸の線量平均LET分布。波線がモンテカルロ法による計算結果を、

実線が開発手法による計算結果を表す。赤線が物理線量分布を青線が線量平均LET分

布を表す。線量平均LET分布は最大線量の1%以上の領域のみ表示する。 
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図11  LET-Volume Histogramの比較。(a)肺腫瘍プラン、(b)前立腺プラン。 波線が

モンテカルロ法による計算結果を表し、実線が開発手法による計算結果を表す。 

 

 

表 2 モンテカルロシミュレーションと開発手法により計算された腫瘍及び各危険臓器

内の線量平均 LET の平均値 𝐿𝐸𝑇𝑑,𝑚𝑒𝑎𝑛の差 ∆𝐿𝐸𝑇𝑑,𝑚𝑒𝑎𝑛。正の値は開発手法により計

算された𝐿𝐸𝑇𝑑,𝑚𝑒𝑎𝑛 がモンテカルロシミュレーションの計算結果より大きいことを表

す。 

 

 Structure 𝐿𝐸𝑇𝑑,𝑚𝑒𝑎𝑛 [keV/μm/(g/cm3)] ∆𝐿𝐸𝑇𝑑,𝑚𝑒𝑎𝑛 [keV/μm/(g/cm3)] 

Liver 
CTV 

Normal liver 

1.89 

1.83 

+0.06 

+0.06 

Lung 

CTV 

Normal lung 

Spinal cord 

2.32 

0.37 

1.33 

-0.07 

-0.04 

+0.08 

Prostate 
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Rectum 

Bladder 

2.09 

2.31 

2.02 

+0.05 

+0.07 

+0.02 

 

0

20

40

60

80

100

120

0 2 4 6

V
o

lu
m

e
 [

%
]

LETd [keV/μm/(g/cm3)]

0

20

40

60

80

100

120

0 1 2 3 4

V
o

lu
m

e
 [

%
]

LETd [keV/μm/(g/cm3)]

0

20

40

60

80

100

120

0 1 2 3 4 5 6

V
o

lu
m

e
 [

%
]

LETd [keV/μm/(g/cm3)]

CTV

Normal lung

CTV

Rectum

Bladder

(b)

(c)

Spinal cord

(a)
CTV

Normal liver

PBA-dLET

MCS



 

29 

 

1.4. 考察 

 ビーム軸遠方のLETの上昇を無視した従来の解析計算手法（Sanchez-Parcerisa et al. 

2016）と比較して、開発した手法を用いることで標的及び標的外縁部に於いて線量平均

LET分布をより高精度に予測することが可能となった。開発手法による計算結果は10%

以下の低線量部を除いて、均質ファントムおよび患者体系に於いて、モンテカルロシミ

ュレーションとよく一致していた。二つの LET カーネル（𝐿𝐸𝑇𝑝 および 𝐿𝐸𝑇ℎ𝑎𝑙𝑜）の

モデリングプロセスは複雑ではあるが、開発手法を用いることで、日々の臨床業務で適

用可能な1~2 min/Field 程度で線量と線量平均LETを同時に計算することが可能とな

った。そして、ペンシルビームアルゴリズムをベースとしているため治療計画ソフトウ

エアに実装することも容易である。  

LETカーネルを一つのみ用いている従来のモデル（Single-LET-kernelモデル）とは

異なり、開発手法（Dual-LET-kernel）では、プライマリ成分とハロー成分に対して異

なるLETカーネルを設定した。二種類のLETカーネルを用いることで、特に標的外縁

部で線量平均 LET の計算精度が改善した。これを確認するために、従来の

Single-LET-kernel モデルとDual-LET-kernel によって計算された線量平均LET分布

を比較した。本評価のために、モンテカルロシミュレーションによって得られたペンシ

ルビームの横方向線量平均LET分布の線量加重平均をとることで、Single-LET-kernel

の値を深さ毎に決定した。図 12に、立方体標的（最大飛程：29.4cm）を対象に計算し

た横方向の線量平均LET分布を示す。図6(b)と同じ軸に於けるプロファイルを評価し、

比較した。青と緑の実線が、Single-LET-kernelモデルとDual-LET-kernel モデルを用

いたPBAによる計算結果を、青の破線がモンテカルロシミュレーションの計算結果を 

 

 

図12  立方体標的( R=29.4cm )に於ける横方向線量平均LET分布の比較。青の破線が

モンテカルロシミュレーション結果を、緑色の実線がSingle-LET-kernelを用いたPBA

による計算結果を、青色の実線がDual-LET-kernel を用いたPBA（開発手法）による

計算結果を表す。 
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表 3 立方体標的( R=29.4cm )の標的中心深さに於ける、アイソセンタ位置の線量平均

LET 値( 𝐿𝑖𝑠𝑜 )及び、処方線量の 80%、50%、20%、5%となる横方向位置の線量平均

LET 値（𝐿80, 𝐿50, 𝐿20, 𝐿5）の比較。 

 

 dose-averaged LET [keV/μm] 

 𝐿𝑖𝑠𝑜 𝐿80 𝐿50 𝐿20 𝐿5 

MCS 

Dual-LET kernel 

Single-LET kernel 

1.86 

1.90 

1.88 

1.74 

1.76 

1.80 

1.80 

1.84 

1.80 

2.03 

2.10 

1.81 

2.52 

2.63 

1.70 

 

 

示す。Single-LET-kernelモデルを用いて算出された線量平均LETは、ペナンブラ領域

内の50%線量レベルからモンテカルロシミュレーションから逸れ始めるが、開発手法に

より算出された線量平均LETは 10%線量レベルまで、モンテカルロシミュレーション

と一致する。数値的に確認するために、図 12 の線量平均 LET 値を表 3 に示す。表 3

にはアイソセンタ、80%、50%、20%、5%線量レベルの位置での線量平均LET値を示

す。表3より、20%及び5%の線量レベルの位置に於いて、Single-LET-kernelモデルと

比較して、Dual-LET-kernelを用いることで計算精度が改善したことが明らかとなった。

Dual-LET-kernel モデルにより、モンテカルロシミュレーションと PBA の線量平均

LET の差、∆𝐿20および∆𝐿5、は、それぞれ 0.22 から 0.07 keV/μm 、0.82 から 0.11 

keV/μm に減少した。  

患者体系では、横方向ペナンブラの低線量域が危険臓器にかかることが頻繁に生じ

る。例えば、前立腺計画では直腸と膀胱の両方に、ペナンブラの低線量域がかかる。こ

のような場合、Single-LET-kernel モデルで計算されたLET-VHは、重要臓器に対して

正しい結果を算出できない可能性がある。実際、図13に示すように、Single-LET-kernel

モデルを用いた場合に、直腸と膀胱に於いて、PBAがモンテカルロシミュレーションで

算出されたLET-VHを再現しないことが確認できた。この不一致は、線量平均LETが

高い領域で顕著であった。Dual-LET-kernelモデルを用いることで、モンテカルロシミ

ュレーションと解析計算の𝐿𝐸𝑇𝑑,𝑚𝑒𝑎𝑛の差は、膀胱で -0.09から0.07 keV/μm/(g/cm3) に、

直腸で -0.2から0.02 keV/μm/(g/cm3) に減少した。 

開発手法は、計算時間を増やすことなく、従来手法と比較して、横方向の線量平均LET

の計算精度を向上させることが可能である。 本研究では、線量平均LET計算に関して

焦点を合わせたが、開発手法は、線量平均LETを考慮した最適化プロセス（Unkelbach 

et al. 2016, Wan Chan Tsyeng et al. 2016, Cao et al. 2018）にも適用することが可能と

考えられる。 

本研究では、2.2.1節で述べたように、商用の治療計画ソフトウエアへ簡単に実装でき

るよう、モンテカルロシミュレーションによって算出された無限小の陽子ビームが水中

で形成する横方向線量分布を、ガウス分布でフィッティングすることで、線量カーネル

の主要成分とハロー成分を決定した線量計算モデルを用いている。これらのカーネルは、
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厳密な方法で物理プロセスに1対1で対応していないため、プライマリおよびハロー成

分の LET カーネルは、最適化によって決定する必要があった（2.2.4 節を参照）。本開

発のカーネルモデルには、𝐿𝐸𝑇𝑝と𝐿𝐸𝑇ℎ𝑎𝑙𝑜の物理的意味を厳密に解釈できないという欠

点はあるものの、商用の TPS に簡単に実装できるという利点がある。著者の知る限り

では、これまで物理的プロセス（すなわち、多重クーロン散乱、非弾性、非弾性、弾性

核反応など）に基づく線量カーネルモデルは、ほとんど開発されていない（Gottschalk 

et al. 2015）。物理的プロセスに基づく線量カーネルとLETカーネルの構築には、さら

なる研究が必要となる。 

本研究では、ペンシルビームアルゴリズムの線量計算モデルとしてトリプルガウシア

ンモデル（Hirayama et al. 2016）を用い、第二、第三成分に同じLETカーネルを設定

した（式(28)を参照）。原理的には、各成分に異なる LET カーネルを割り当てた場合、

ビーム中心から離れた領域および標的外縁の低線量域で、線量平均 LET の計算精度を

向上させることが可能になると考えられる。線量カーネルとして、様々なモデル（例え

ば、ダブルガウシアンモデル（Pedroni et al. 2005）、非ガウシアンモデル（Li et al. 2012））

が提案されている。これらのモデルに対して線量平均 LET を計算するための解析計算

手法を開発することも興味深い。 

 

 

 

図13 前立腺プランに於けるLET-Volume Histogramの比較。波線がモンテカルロシミ

ュレーションによる結果を表し、点線が Single-LET-kernel を用いた PBA による解析

計算結果を、実線がDual-LET-kernel を用いたPBA（開発手法）による計算結果を表

す。 
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第二章 可変RBE評価に基づくTPSに表示される生物線量の信頼度評価 

2.1. 緒言 

PTV基準最適化とロバスト最適化 

スキャニング照射法の利点を最大限活用した治療として、強度変調陽子線治療

（Intensity Modulated Proton Therapy: IMPT）がある。IMPTでは、複数の照射門全

てのスポットの照射量を同時に最適化することで、腫瘍周辺の危険臓器への線量を抑制

しつつ、腫瘍に一様な線量分布を形成する（Lomax et al. 1999）。IMPTの治療計画を

作成するための最適化手法は、Planning Target Volume(PTV)-基準最適化とロバスト最

適化の２つに大きく分けられる（Unkelbach et al. 2018）。 

PTV 基準最適化は、強度変調 X 線治療の治療計画の作成に一般的に用いられている

方法である。治療時のセットアップエラーを考慮し、CTVを等方的に拡大したPTVを

標的として処方を設定し（式(2)参照）、治療計画を生成する。一方、ロバスト最適化は、

飛程の不確かさやセットアップエラー等の治療時の不確かさにより線量分布が悪化しや

すい IMPTの課題を解決するために提案された手法であり、仮定した複数の不確かさシ

ナリオ（飛程の不確かさやセットアップエラー等）を用いて複数の線量行列を算出し、

それらを目的関数に考慮し照射量を最適化する手法である（Unkelbach et al. 2007, 

Fredriksson et al. 2011）。ロバスト最適化では、基本的にCTVを標的として処方を設

定する。ここでは、本研究で使用するロバスト最適化手法である、ワーストケース最適

化（Liu et al. 2012, Pflugfelder et al. 2008）に関して説明する。 

ワーストケース最適化では、c 通り目の不確かさシナリオにおける線量評価点の線量

𝑑𝑖
𝑐は、c通り目の不確かさシナリオに基づいて算出された線量行列 𝐴𝑖𝑗

𝑐  を用いて次式で

表される。 

𝑑𝑖
𝐶 = 𝑅𝐵𝐸𝑖 × ∑𝐴𝑖𝑗

𝑐 𝑤𝑗

𝑛

𝑗=1

 (36)  

ワーストケース最適化では、セットアップエラーと飛程の不確かさを考慮することが一

般的である。セットアップ誤差を考慮する場合、アイソセンタを計画位置からずらし、

標的位置との相対位置を変化させることで、セットアップ誤差を模擬し誤差発生時の線

量行列を計算する。頭尾方向（superior-inferior）、腹背方向(anterior-posterior)、左右

方向(right-left)に、想定される最大のセットアップ誤差[mm]だけアイソセンタをそれぞ

れ平行移動させ、全6通りの線量行列を計算する。一方、飛程誤差を考慮する場合、CT

値-水等加厚比を想定される最大の飛程誤差[%]だけ＋側、－側に、それぞれ変化させ 2

通りの線量行列を計算する。従って、通常の線量行列（誤差の考慮なし）にセットアッ

プ誤差考慮時の線量行列（6 ケース）と飛程誤差考慮時の線量行列（2 ケース）を加え

た全 9 ケースの線量行列を用い目的関数を定義する。ワーストケース最適化に於ける、

標的への目的関数 𝑓w,Tg𝑡(𝒘) は、9通りの線量行列から計算される各線量制御点での線
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量値 𝑑𝑖
𝑐 の最大値及び最小値と、標的内の線量制御点に与えられた処方線量 𝑝𝑖 の乖離

として、以下のように定義される。 

𝑓w,Tg𝑡(𝒘) =  ∑{(min
𝑐

𝑑𝑖
𝑐 − 𝑝𝑖)

2

+ (max
𝑐

𝑑𝑖
𝑐 − 𝑝𝑖)

2

}

𝑚𝑇

i=1

 (37) 

ここで、𝑚𝑇は、標的内の線量制御点数、min
𝑐

𝑑𝑖
𝑐 は線量制御点 iの線量最小値、max

𝑐
𝑑𝑖

𝑐 

は線量制御点 𝑖 の線量最大値を表わす。上式の目的関数を用いることで、各線量制御点

の線量最小値及び線量最大値が処方線量に近付くよう、各スポットの照射量が最適化さ

れる。一方、危険臓器に線量制約が与えられた場合、目的関数は9通りの線量行列から

計算される各線量制御点の線量最大値が、設定された許容線量𝑑MAXを超えないように最

適化される。従って、ワーストケース最適化における最大線量制約付き目的関数は以下

のように定義される。 

𝑓w,OAR(𝒘) =  ∑𝜃 (max
𝑐

𝑑𝑖
𝑐 − 𝑑MAX) (max

𝑐
𝑑𝑖

𝑐 − 𝑑MAX)
2

m𝑂

i=1

 (38)  

ここで、𝑚𝑂は、リスク臓器内の線量制御点数を表す。以上より、ワーストケース最適

化法では、通常の目的関数（式(2)）に、標的及び危険臓器に関するロバスト項を統合し、

最適化計算を実施する。ロバスト項の重要度をQ0とすると、ワーストケース最適化の目

的関数は次式で表される。 

𝑓(𝑤) = 𝑓𝑇𝑔𝑡(𝑤) + 𝑓𝑂𝐴𝑅(𝑤) + Q0 × (𝑓𝑊,𝑇𝑔𝑡(𝑤) + 𝑓𝑊,𝑂𝐴𝑅(𝑤)) (39)  

両方の最適化技術（PTV-基準最適化およびロバスト最適化）は商用の治療計画ソフトウ

エアに搭載されており、日々の臨床業務で使用されている。 

 

線量平均LETを考慮した生物線量評価の現状 

可変RBEや線量平均LET分布を、生物線量評価や照射量の最適化プロセスに適用し

た研究がいくつか報告されている。照射量の最適化プロセスへの適用例として、腫瘍へ

の生物効果を高めたり、危険臓器内の高 LET 領域を抑制するために、物理線量と生物

効果の代替指標（LET×物理線量と物理線量の和として定義され、可変 RBE 加重線量

に類似した値となる）を同時に最適化する手法が提案されている（Wan Chan Tsueng et 

al. 2016, Unkelbach et al. 2016）。しかしながら、著者の知る限りでは、最適化プロセ

スで線量平均LET分布を利用したり、可変RBEで重みづけされた生物線量分布を算出

する機能を有する商用のTPSは存在しない。 

このような状況を踏まえて、臨床評価をできる限り正確に実施するため、TPSで表示

されるRBE = 1.1 を用いた生物線量と可変RBEを用いて計算される「真」の生物線量

との差ができる限り小さく、TPSに表示される生物線量の信頼度が高い治療計画が望ま

れている。これまで、最適化手法間における生物線量の代替指標や線量平均 LET 分布

の比較研究がいくつか行われてきた。商用の TPS を用いて実施可能な最適化手法に限
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った場合、Bai et al. はロバスト最適化を用いた場合、OARでのLETを削減でき、PTV-

基準最適化プランよりも OAR に生物学的なダメージが少なくなることを、生物線量の

代替指標を用いて明らかにした（Bai et al. 2019）。これは、ロバスト最適化がブラッグ

ピークではなく、横方向の線量分布を使用して、OAR への線量を抑制する傾向がある

ことに起因していると考えられている。また、Giantsoudi et al. は、一連のパレート最

適な IMPT治療計画に於いて、可変RBEを考慮した生物線量に顕著な差を導く可能性

がある、実質的な線量平均LET分布の変化が生じることを明らかにした（Giantsoudi et 

al. 2013）。これらの研究から、異なる最適化手法が、実質的に異なる生物線量分布を与

えることが示唆されている。 

一方で、著者の知る限りでは、TPS に表示される生物線量の信頼度（TPS で表示さ

れるRBE＝1.1を用いた生物線量と可変RBEを用いた生物線量の差の小ささ）と最適

化手法との関係を調査した研究はこれまでなかった。したがって、商用 TPS で利用可

能な最適化手法に対して、TPSに表示される生物線量の信頼度を調査し、評価すること

は、臨床的に価値がある。 

 

本研究の目的 

本研究では、商用のTPSを使用して作成されるPTV-基準最適化プランとロバスト最

適化プランに焦点を当て、実用的な観点から研究を行った。本研究の目的は、各治療計

画に対して可変 RBE モデルを用いて生物線量を算出し、TPS で表示される RBE=1.1

を用いた生物線量との差をCTV とOAR に対して、それぞれ算出し、TPS に表示され

る生物線量の信頼度を評価し、生物学的な観点から、PTV-基準最適化プランとロバスト

最適化プランのどちらの最適化手法が、より安全か明らかにすることである。また、OAR

とCTV間の距離が、TPSに表示される生物線量の信頼度に及ぼす影響に関しても併せ

て調査した。 

 

2.2. 方法 

治療計画の作成 

商用の治療計画ソフトウエアであるVQA（Hitachi Ltd., Tokyo, Japan）を用いて2

例のRTOGファントム症例及び4例の上咽頭腫瘍症例に対して、PTV-基準最適化プラ

ンとロバスト最適化プランをそれぞれ作成した。RTOG ファントムに関しては RTOG 

IMRT ベンチマークファントムをベースに、OARの直径が異なる2つのRTOGファン

トムを作成した。RTOG ファントムの形状を図.14(a)に示す。RTOGファントムは半径

15mm又は12mm、長さ40mmの円柱状のOARと内径18mm、外径40mmの馬蹄形

のPTV、PTVを一様に3mm縮小させたCTVから構成される。また、上咽頭腫瘍の症

例に関しては、CTVに関しては放射線腫瘍医が定義し、脊髄と脳幹のみをOARとして

治療計画を作成した。症例データの一例を図.14(b)に示す。照射方向に関しては、RTOG

ファントムでは、45°,0°,315°の3門を用い、上咽頭腫瘍症例に関しては、不均質な 
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図14 評価体系. (a) RTOGファントムの横断面の模式図. CTVはPTVを等方的に3mm

縮小することにより作成. (b)上咽頭腫瘍症例の横断面図の一例（表3中のCaseA）。 

 

 

領域を通過する0度のビームを除いた45°,315°の２門を用いた。照射角度を図14中

に図示する。 

PTV-基準最適化に関しては、過去の文献（Liu et al. 2013）を参考に、X線治療と同

様にセットアップエラーのみを考慮し、CTV を一様に拡大することで PTV を生成し、

CTVとPTV両方の線量処方を満たすようプランを作成した。上咽頭腫瘍症例に関して

は、臨床で考慮しているセットアップエラーと同じ3 mmを用いた。一方、ロバスト最

適化に関しては、ロバスト最適化手法として、3.1.1節で述べたワーストケース最適化法

を用いており、セットアップエラーとして 3 mm を、飛程の不確かさとして、3.5%を

設定し、治療計画を作成した。 

PTV-基準プランとロバストプランの両方で、CTVに対してD99 >Dpres (RBE = 1.1)を

満たすよう処方を設定した。加えて、PTV-基準プランでは、PTVに対してD95 > Dpres 

(RBE = 1.1)を満たすよう処方を設定し、ロバストプランでは、CTVに対して、9つの

不確かさシナリオのD98の最小値（D98,worst）がCTV のD95より大きくなるよう処方を

設定した（van der Voort et al. 2013）。 

RTOGファントム症例では、処方線量Dpres = 200 cGy (RBE = 1.1) in 1 fractionを設

定し、危険臓器への線量制約として、Dmax < 140 cGy (RBE = 1.1)を設定した。上咽頭

腫瘍症例に関しては、北海道大学病院で使用されている臨床プロトコル、処方線量Dpres 

=7140 cGy (RBE = 1.1) in 34 fractionを用い、脳幹と脊椎への線量制約として、Dmax < 

5400 cGy (RBE = 1.1)、Dmax < 4600 cGy (RBE = 1.1)をそれぞれ設定した。 

 

LETを考慮した生物線量計算 

第一章で開発した解析計算手法を用いて、線量平均LET分布を算出し、McNamara et 

45 deg

0 deg

315 deg

Contour

Radius: 116mm  

OAR

Radius: 15mm   
or 12mm PTV

Inner radius: 18mm
Outer radius: 40mm

CTV

(a) (b)

PTV

CTV

Spinal cord

(OAR)
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al. が提案した現象論的なRBEモデル（McNamara et al. 2015）を用いて、ボクセル

ごとに可変RBEを算出し、生物線量分布を算出した。McNamara のRBEモデルを用

いて、i番目のボクセルのRBE（𝑅𝐵𝐸𝑖）は次式で表される。 

RBE𝑖

= −
1

2𝑑𝑖
(
𝛼

𝛽
)
𝑥,𝑖

+
1

𝑑𝑖
√

1

4
(
𝛼

𝛽
)
𝑥,𝑖

2

+ (0.991 +
0.356

(𝛼 𝛽⁄ )𝑥,𝑖
𝐿𝑑,𝑖)(

𝛼

𝛽
)
𝑥,𝑖

𝑑𝑖 + (1.101 − 0.0039√(
𝛼

𝛽
)
𝑥,𝑖

𝐿𝑑,𝑖)𝑑𝑖
2. 

(40) 

ここで、𝑑𝑖, 𝐿𝑑,𝑖, そして (𝛼 𝛽⁄ )𝑥,𝑖 は、i 番目のボクセルに於ける、フラクション当た

りの物理線量、線量平均LET、(𝛼 𝛽⁄ )𝑥パラメータをそれぞれ表す。RTOGファントム

に関しては、CTVの(𝛼 𝛽⁄ )𝑥に10[Gy]、OAR及び正常組織の(𝛼 𝛽⁄ )𝑥に3[Gy]を用いた。

一方で、上咽頭腫瘍症例で用いる各組織の(𝛼 𝛽⁄ )𝑥に関しては、文献より取得した値を用

いた。これを表4に示す。本研究では、式（40）によって算出されるRBEを各ボクセ

ルの物理線量に乗じることで、生物線量分布を算出した。 

 

表4. 上咽頭腫瘍症例で用いた各組織の(𝛼 𝛽⁄ )𝑥 パラメータ 

Tissue (𝛼 𝛽⁄ )𝑥 Reference 

CTV (Nasopharyngeal tumor) 3 or 12 Zheng, et al. 2010  

Spinal cord 2.0 Giantsoudi et al. 2017 

Brainstem 2.1 Giantsoudi et al. 2017 

 

 

評価指標 

・生物線量 

本研究では、PTV-基準最適化とロバスト最適化のどちらの最適化手法を用いて作成し

たプランが、TPSに表示される生物線量の信頼度（TPSで表示されるRBE = 1.1を用

いた場合の生物線量𝐷𝑅𝐵𝐸 = 1.1と可変RBEを用いた場合の生物線量𝐷𝑣𝑅𝐵𝐸との差の小さ

さ）の観点から、より安全なプランであるか評価した。TPSに表示される生物線量の信

頼度を評価するための指標として、線量評価指標の変化量を用いた。CTV に関しては、

CTVの𝐷99の変化量∆𝐷99を、OARに関しては、各OARの𝐷𝑚𝑎𝑥の変化量∆𝐷𝑚𝑎𝑥を、線

量指標として用いた。ここで、∆𝐷𝑚𝑎𝑥及び、∆𝐷99は、次式で与えられ、各指標は CTV

への処方線量, 𝐷𝑝𝑟𝑒𝑠 で規格化し評価した。 

 

∆𝐷𝑚𝑎𝑥 =
𝐷𝑚𝑎𝑥

𝑣𝑅𝐵𝐸 − 𝐷𝑚𝑎𝑥
𝑅𝐵𝐸=1.1

𝐷𝑝𝑟𝑒𝑠
× 100, (41) 

∆𝐷99 =
𝐷99

𝑣𝑅𝐵𝐸 − 𝐷99
𝑅𝐵𝐸=1.1

𝐷𝑝𝑟𝑒𝑠
× 100, (42)  
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ここで、𝐷𝑚𝑎𝑥
𝑣𝑅𝐵𝐸及び𝐷99

𝑣𝑅𝐵𝐸は、McNamaraのRBEモデルを用いて算出した生物線量分

布から算出したOARのD𝑚𝑎𝑥及びCTVのD99を、𝐷𝑚𝑎𝑥
𝑅𝐵𝐸=1.1及び𝐷99

𝑅𝐵𝐸=1.1は、RBE=1.1

を用いて算出した生物線量分布から算出したOARのD𝑚𝑎𝑥及びCTVのD99を表す。 

 上咽頭腫瘍の症例に関しては、∆𝐷𝑚𝑎𝑥及び、∆𝐷99の評価に加えて、可変RBEを考慮

した場合に、算出された生物線量分布が、各 OAR の許容線量を満足するかに関しても

調査した。許容線量として、当施設に於いて臨床で一般的に用いている許容線量、脊椎

のD𝑚𝑎𝑥 < 5000 [cGy(RBE)] と脳幹のD𝑚𝑎𝑥 < 6000[cGy(RBE)]を用いた。 

 

・CTV-OAR間距離 

本研究では、OARとCTVとの位置関係（近接しているか、離れているか）にも着目

し、CTV-OAR間距離とTPSに表示される生物線量の信頼度の間に相関があるか調査し

た。RTOGファントムでは、最近接距離、つまりOARの半径から、CTV-OAR間距離

の大小を判断した、従って半径15mmのOARを用いた症例の方が半径12mmのOAR

を用いた症例よりもOARとCTVが近接していると判断した。一方、上咽頭腫瘍の症例

では、RTOGファントムと比較して、各ストラクチャの形状および位置関係が複雑にな

るため、CTVとOAR（脳幹、脊椎）との距離を一意に算出することは難しい。そこで、

Overlapped Volume Histogram（OVH）を用いて、各症例のCTVとOARの距離関係

を定性的に評価した。OVH は、一般的に腫瘍とOAR との間の 3 次元の空間的な関係

性を特徴づけるのに用いられる指標であり、DVH予測等の分野で使用されている（Wu 

et al. 2009, Zhu et al. 2011）。OVHのk番目の要素は、OをOAR、|𝑂|をOARの体積、

𝑑(𝑝, 𝐶𝑇𝑉)を位置𝑝からCTV境界までの距離とすると次式で算出される。 

OVH𝑂,𝑘 =
|{𝑝 ∈ 𝑂|𝑑(𝑝, 𝐶𝑇𝑉) < 𝑘𝛿}|

|𝑂|
× 100   𝑤𝑖𝑡ℎ 𝑘 = 1…∞, (43) 

ここで、δ は有限距離間隔を表す。従って、{p∈O│d(p,CTV)<kδ} は CTV 境界からの

距離がkδ以下であるOARの部分集合を表す。式(43)より、OVHは、腫瘍が様々な距

離だけ拡大したときの、OARとCTVとの間の重複体積分率を指す。本研究では、δと

して3mmを用いて、CTVを等方的に3mmずつ30mmまで均等に拡張し、OARの部

分集合の体積を算出し、OVHを生成した。本研究では、𝑘 = 3に於けるOVHの OVH𝑂,3

に着目し、OVH𝑂,3の値が大きいほど、その症例のOARとCTVの距離が近いと判断し

た。 

 

2.3. 結果 

RTOGファントム 

表5に、PTV-基準最適化プランとロバスト最適化プランの線量評価指標を示す。全て

の線量評価指標は、最適化手法間でわずかに異なった。可変RBEを用いた場合、CTV

の𝐷99の値は、RBE = 1.1を用いた場合に比べて減少した。また、∆𝐷99の最適化手法間

での差は僅かであった。一方で、可変RBEを用いた場合の𝐷𝑚𝑎𝑥の値は、全ての最適化
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手法及び全てのファントムでRBE = 1.1を用いた場合と比べて増加した。CTV-OAR間

距離が短い RTOG ファントムの場合（OAR 半径 15mm）、∆𝐷𝑚𝑎𝑥の大きさは、PTV-

基準最適化プランとロバスト最適化プランで、それぞれ 14.5%と 6.5%であり、ロバス

ト最適化プランの方が∆𝐷𝑚𝑎𝑥が小さくなり、TPSに表示される生物線量の信頼度が高く

なることが確認された。また、CTV-OAR間距離が長い（OAR半径12mm）RTOGフ

ァントムの場合、OARの∆𝐷𝑚𝑎𝑥の大きさは、PTV-基準最適化プランとロバスト最適化

プランで、それぞれ11.5%と10.5%であった。実際、CTV-OAR間の距離が増加すると、

最適化手法間での TPS に表示される生物線量の信頼度の差が小さくなることが分かっ

た。 

 最適化手法間での TPS に表示される生物線量の信頼度の差が最適化手法間で大きい

OAR半径15mmの症例に於ける、RBE=1.1の線量分布（𝐷𝑅𝐵𝐸 = 1.1）と線量平均LET

分布を図15に示す。図15の左側((a), (c))にPTV-基準最適化プランの線量分布及び線量

平均 LET 分布を、右側((b), (d))にロバスト最適化プランの線量分布及び線量平均 LET

分布を示す。２つのプランの線量平均LET分布を比較すると、PTV基準最適化プラン

では、ロバスト最適化プランと比較して、OARの上流側に高LET領域が形成されてい 

 

 

表5 RTOGファントムに対して作成した治療計画（PTV-基準最適化とロバスト最適化）

の線量評価指標及びVariable RBEを用いて算出した場合の線量評価指標の比較 

OAR 

radius 
Tissue 

Dosimetric 

parameter 

 PTV-based opt. [cGy(RBE)]  Robust opt. [cGy(RBE)] 

 RBE=1.1 
Variable 

RBE 

∆𝐷99, 

∆𝐷𝑚𝑎𝑥[%] 
 RBE=1.1 

Variable 

RBE 

∆𝐷99, 

∆𝐷𝑚𝑎𝑥[%] 

15 mm CTV D99   209.5 207.5 −1  203.5 202.5 −0.5 

  D98,worst   - -   190.5 -  

 PTV D95   203.5 -   - -  

 OAR Dmax   131.5 160.5 14.5  135.5 148.4 6.5 

12 mm CTV D99   202.5 196.5 −3  203.5 197.5 −3 

  D98,worst   - -   200.5 -  

 PTV D95   201.5 -   - -  

 OAR Dmax   133.5 156.5 11.5  128.5 149.4 10.5 
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図15 RTOG ファントム症例に対して作成したPTV-基準最適化プランとRobust最適

化プランの比較。(a)と(b) に治療計画ソフトウエアに表示される生物線量分布

（𝐷𝑅𝐵𝐸 = 1.1）を示し(c)と(d)には線量平均LET分布を示す。 

 

 

ることが確認できる。これは、PTV-basedプランで、飛程終端でLETが急激に上昇す

るブラックピークを用いて OAR の線量を下げるよう最適化されたことに起因すると考

えられる。一方で、ロバスト最適化プランでは、最適化の結果 OAR の手前で停止する

ビームが抑制されるため、OARの上流側のLETが低くなったと推測される。 

 

上咽頭腫瘍症例 

4つの上咽頭腫瘍症例（Case A～Case D）に対して、２つの最適化手法により作成し

た治療計画の線量評価指標及び可変 RBE を用いて算出した線量評価指標の一覧を表 6 

に示す。ロバスト最適化プランでは、可変RBEを用いて算出した𝐷𝑚𝑎𝑥は 3.2.3節で述

べた許容線量の基準を全例で満たしていた。一方、PTV-基準最適化プランでは、4例中

2例で許容線量の基準に未達であった。  

4つの上咽頭腫瘍症例における脳幹と脊椎の∆𝐷𝑚𝑎𝑥の比較を、図16(a)と図16(b)に示

す。PTV-基準最適化プランの方が、ロバスト最適化プランより∆𝐷𝑚𝑎𝑥の値が全ての症例
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で大きくなった。PTV-基準最適化プランでは、4症例の∆𝐷𝑚𝑎𝑥の最大値は脳幹で+20.5%、

脊椎で+19.5%であったのに対し、ロバスト最適化プランでは、脳幹で+13.8%、脊椎で

+13.3%であった。 

(𝛼 𝛽⁄ )𝑥 = 3、(𝛼 𝛽⁄ )𝑥 = 12の場合のCTVの∆𝐷99の比較を、図.17 (a)と図.17 (b)に示

す。最適化手法間での∆𝐷99の差はどの(𝛼 𝛽⁄ )𝑥を用いた場合でもその差は小さく、

(𝛼 𝛽⁄ )𝑥に依存しなかった。(𝛼 𝛽⁄ )𝑥 = 3の場合の∆𝐷99の最大値は、PTV-基準最適化プ

ランで+4.4%、ロバスト最適化プランで+5.2%であった。一方、(𝛼 𝛽⁄ )𝑥 = 12の場合の

∆𝐷99の最小値はPTV-基準最適化プランで-3.3%、ロバスト最適化プランで-3.8%であっ

た。 

全4症例の脳幹と脊椎のOVH𝑂,3を、表7に示す。3.2.3節で説明したように、OVH𝑂,3

の値が大きいものほど、CTV-OAR距離がより近い症例であるとみなす。脳幹に関して、 

 

 

表 6. 上咽頭腫瘍症例に対して作成した治療計画（PTV-基準最適化とロバスト最適化）

の線量評価指標及びVariable RBEを用いて算出した場合の線量評価指標の比較 

Case Tissue 
Dosimetric 

parameter 

 PTV-based opt. [cGy(RBE)]  Robust opt.  

[cGy(RBE) 

 RBE=1.1 Variable RBE  RBE=1.1 Variable RBE 

CaseA CTV D99   7220 7534 / 6987  7223 7510 / 6980 

  D98,worst   - -  7040 - 

 PTV D95   7236 -  - - 

 Brainstem Dmax   3893 4947  4029 4675 

 Spinal cord Dmax   4199 5593  4199 4947 

CaseB CTV D99   7215 7531 / 6994  7211 7585 / 7052 

  D98,worst  - -  7042 - 

 PTV D95   7232 -  - - 

 Brainstem Dmax  4505 5967  4573 5355 

 Spinal cord Dmax  2907 3893  2805 3417 

CaseC CTV D99   7198 7504 / 6960  7221 7589 / 7028 

  D98,worst  - -  7039 - 

 PTV D95   7215 -  - - 

 Brainstem Dmax  4845 6001  4845 5797 

 Spinal cord Dmax  3553 4743  3281 4233 

CaseD CTV D99   7225 7531 / 7055  7225 7463 / 6953 

  D98,worst  - -  7157 - 

 PTV D95   7191 -  - - 

 Brainstem Dmax  3859 5015  3689 4675 

 Spinal cord Dmax  3077 4199  3043 3995 
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図16 上咽頭腫瘍症例における危険臓器の∆𝐷𝑚𝑎𝑥の最適化手法間での比較。(a)脳幹、(b) 

脊椎.。青棒がPTV-基準最適化プランを赤棒がロバスト最適化プランの結果を表す。 

 

 

図17 上咽頭腫瘍症例におけるCTVの∆𝐷99の最適化手法間での比較。(a) (𝛼 𝛽⁄ )𝑥 = 3

の結果、(b) (𝛼 𝛽⁄ )𝑥 = 12の結果を示す。青棒がPTV-基準最適化プランを赤棒がロバス

ト最適化プランの結果を表す。 

 

 

 

Brainstem Spinal cord

Robust opt.

PTV-based opt.

(a) (b)

CTV（α/β=12）CTV（α/β=3）

Robust opt.

PTV-based opt.

(a) (b)



 

42 

 

 

表7 上咽頭腫瘍症例に於ける脳幹および脊椎のOVH𝑂,3[%]。OVH𝑂,3はCTV境界から9 

mm以内の距離に存在する危険臓器の体積に対応する。 

 Case A Case B Case C Case D 

Brainstem 7.7 13.1 6.8 0 

Spinal cord 1.4 0.3 0.1 0 

 

 

OVH𝑂,3の大小関係は、Case B > Case A > Case C > Case Dであった。この順は最適化

手法間での∆𝐷𝑚𝑎𝑥の差の大小関係の順と同じであった。そして、∆𝐷𝑚𝑎𝑥の差は 9.1%

（CaseB）から 2.4%（CaseD）までの値を取った。脊椎に関して、OVH𝑂,3の大小関係

は、Case A > Case B > Case C > Case Dであった。脳幹と同様で、この順は最適化手

法間での∆𝐷𝑚𝑎𝑥の差の大小関係の順と同じであった。そして、∆𝐷𝑚𝑎𝑥の差は 9.0%

（CaseA）から 2.4%（CaseD）までの値を取った。これらの結果から、RTOG ファン

トムの評価と同様で、上咽頭腫瘍症例に於いても、CTV-OAR 間の距離が短くなるにつ

れて最適化手法間での∆𝐷𝑚𝑎𝑥の差が増加することを確認した。 

 

2.4. 考察 

本研究では、商用の治療計画ソフトウエアで作成した PTV-基準最適化プランとロバ

スト最適化プランに対して、TPS に表示される生物線量の信頼度（TPS に表示される

RBE=1.1を用いた生物線量と可変RBEを用いた場合の生物線量との差の小ささ）を評

価し、比較した。CTVに関しては、最適化手法間での∆𝐷99の差は、RTOGファントム

と上咽頭腫瘍症例で共に、(𝛼 𝛽⁄ )𝑥パラメータによらず、小さかった。一方、OARに関

しては、ロバスト最適化プランの∆𝐷𝑚𝑎𝑥は、PTV-基準最適化プランに比べて小さかった

（表 6 及び図 16 を参照）。これは、PTV-based 最適化プランに比べて、ロバスト最適

化プランの方が、可変 RBE を考慮した際の生物線量の値と治療計画ソフトウエアが示

す生物線量が近く、より安全なプランであることを意味している。そして、生物線量の

代替指標に基づいた過去の研究（Bai et al. 2019）からも同様の傾向が報告されている。

本研究では、更にCTV-OAR間距離と最適化手法間での∆𝐷𝑚𝑎𝑥の差との相関について評

価し、CTV-OAR間距離が小さくなるほど、最適化手法間での∆𝐷𝑚𝑎𝑥の差が大きくなる

ことが明らかとなった。 

ここまでの結果は可変RBEモデルとしてMcNamara et al. が提案した現象論的モデ

ルを用いた場合に関して示したが、Wilkens et al. やWedenberg et al. が提案したモデ

ルを用いた場合に於いても同様の傾向を示した。図18(a)と図18(b)に、Wilkens et al., 

Wedenberg et al., McNamara et al. が提案したモデルを用いて評価した脳幹と脊椎の

∆𝐷𝑚𝑎𝑥の比較を示す。 全ての RBE モデル、全ての症例に於いて、PTV-基準最適化プ

ランの∆𝐷𝑚𝑎𝑥はロバスト最適化プランよりも大きな値となった。そして、最適化手法間

での∆𝐷𝑚𝑎𝑥の差は、OARとCTVが近接した症例で大きくなっていた。評価したRBE
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モデルの中で、∆𝐷𝑚𝑎𝑥の値は、Wilkens et al., Wedenberg et al., McNamara et al., の

順で大きくなった。これは、過去の研究（Rovik et al. 2019）で報告されている、低(𝛼 𝛽⁄ )𝑥

かつ高LETの領域でのRBEの大きさの傾向と同様であった。図19(a) と 図19(b) に、 

 

 

 

 

図 18 PTV-基準最適化プラン（青）とロバスト最適化プラン（赤）との、上咽頭腫瘍

症例に於けるOARの∆𝐷𝑚𝑎𝑥の比較。(a)に脳幹の結果を、(b)に脊椎の結果を示す。棒グ

ラフの各データセットに於いて、Wilkens et al., Wedenberg et al., McNamara et al.,に

よって提案されたRBEモデルで計算された結果を、左から右の順にそれぞれ示す。 
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CTVの(𝛼 𝛽⁄ )𝑥として3 Gyと12 Gyを用いた場合に於ける、CTVの∆𝐷99の比較をそれ

ぞれ示す。ここで、Wilkens の RBE モデルに関しては、Wilkens の RBE モデルが

(𝛼 𝛽⁄ )𝑥に依存しないため、(𝛼 𝛽⁄ )𝑥 = 3𝐺𝑦の結果に関してのみ比較した。比較の結果、

∆𝐷𝑚𝑎𝑥とは対照的に、最適化手法間での∆𝐷99の差は、全てのRBEモデルで、(𝛼 𝛽⁄ )𝑥に

よらず、小さかった。 (𝛼 𝛽⁄ )𝑥 = 3 Gyの場合、WedenbergのRBEモデルで計算され

た∆𝐷99は McNamara のモデルに比べて小さくなった。これは、低(𝛼 𝛽⁄ )𝑥の領域で低

LET である一様線量領域において、Wedenberg モデルがMcNamara モデルよりも小

さいRBEを与える事に起因していると考えられる（Rørvik et al. 2019）。 

 上述したように、特に OAR に腫瘍が近接している場合、ロバスト最適化を用いるこ

とでOAR の∆𝐷𝑚𝑎𝑥を減少させる可能性が示唆された。しかしながら、ロバスト最適化

を用いた場合に於いても、OARの∆𝐷𝑚𝑎𝑥がいまだ大きい症例が存在する（図16.に示す 

ように、Case CとCase Dでは13%以上となる）。LET分布を考慮した項を最適化計算 

に用いる目的関数に加えることで、LET分布をコントロールすることが可能となる、例

えば腫瘍に高LET領域を集中させたり、OARの高LET領域を抑制することが可能と

なる。実際に、これらの目的を達成するために、様々な LET 最適化手法がいくつかの

グループから報告されている（Unkelbach et al. 2016, Wan Chan Tsyeng et al. 2016, 

Cao et al. 2018）。近年では、LET分布の考慮を組み込んだロバスト最適化手法も開発

されている（Bai et al. 2019, An et al. 2017）。これらの手法を用いることで、CTVと

OARが近接した症例だけでなく、CTVとOARが離れた症例に於いてもTPSに表示さ

れる生物線量の信頼度を高めることが可能になると考えられる。 

 本研究は、RTOGファントム症例と、脳幹と脊椎のみをOARとした上咽頭症例の比

較に焦点を当てた。本研究の結果は、異なる治療部位や異なる OAR を含んだ将来の将

来の研究により、より一般的な設定に対しても成り立つことが明らかになると考えてて

いる。 
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図 19 PTV-基準最適化プラン（青）とロバスト最適化プラン（赤）との、上咽頭腫瘍

症例に於ける OAR の∆𝐷𝑚𝑎𝑥の比較。(a)に(𝛼 𝛽⁄ )𝑥 = 3 Gy の結果を、(b)に(𝛼 𝛽⁄ )𝑥 =

12 𝐺𝑦 の結果を示す。棒グラフの各データセットに於いて、Wilkens et al., Wedenberg 

et al., McNamara et al.,によって提案されたRBEモデルで計算された結果を、左から

右の順にそれぞれ示す。但し、(𝛼 𝛽⁄ )𝑥 = 12 𝐺𝑦に関しては、Wilkens の RBE モデル

の結果は図示しない。 
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総括及び結論 

本研究では、第一章（線量平均LET解析計算アルゴリズムの開発）、および第二章（可

変RBE評価に基づくTPSに表示される生物線量の信頼度評価）で、それぞれ以下の知

見を得た。 

 

✔ 第一章（線量平均LET解析計算アルゴリズムの開発） 

・一次陽子成分と二次陽子成分に対して、別々にLETカーネルをモデル化することで、

高精度に線量平均 LET 分布を算出可能な、ペンシルビームアルゴリズムをベースと

した解析計算手法を開発した。 

・開発手法は、数値ファントムだけでなく患者体系に於いても、モンテカルロシミュレ

ーションによる計算結果（プロファイル、ストラクチャ毎の LET-VH 及び 

𝐿𝐸𝑇𝑑,𝑚𝑒𝑎𝑛 ）を高精度に予測し、標的内から標的外縁部までの広い領域で、十分な線

量平均LETの計算精度を十分に有することを確認した。 

・二種類の LET カーネルを用いることの利点は、標的外縁で顕著となる。従来の１種

類のLETカーネルを用いた場合では、ペナンブラ領域の 50%線量レベルの位置でモ

ンテルロシミュレーション結果からそれ始めるが、二種類の LET カーネルを用いた

場合では、10%線量レベルまでモンテカルロシミュレーションを再現した。 

 

✔ 第二章（可変RBE評価に基づくTPSに表示される生物線量の信頼度評価） 

・PTV-基準最適化プランとロバスト最適化プランに対して、TPS に表示される生物線

量の信頼度を評価した結果、CTVに関しては、両計画で、治療計画に表示された線量

評価指標と可変 RBE を用いた場合の線量評価指標との差は小さかった。一方 OAR

に関しては、ロバスト最適化プランの方が、治療計画に表示された線量評価指標と可

変RBEを用いた場合の線量評価指標との差が、PTV-基準最適化プランと比較して小

さいことが明らかとなった。この結果から、ロバスト最適化プランの方が TPS に表

示される生物線量の信頼度が高く、より安全な計画であることが明らかとなった。 

・OAR とCTV の距離が近い症例ほど、最適化手法間でのTPS に表示される生物線量

の信頼度の差が大きくなり、ロバスト最適化プランの方がより有用となることが分か

った。 

・上述した結果は、複数のRBEモデルを用いて評価しても、その傾向は同様であった。 

 

第一章で開発した線量平均 LET 解析計算手法は、治療計画ソフトウエアで一般的に

使用されているペンシルビームアルゴリズムをべースとしており、容易に治療計画ソフ

トウエアに実装可能である。これまで高精度に線量平均 LET を算出可能な解析計算手

法が存在せず、可変 RBE を用いた線量評価を日々の臨床で実施することができなかっ

たが、本開発により、1 Field当たり1~2分の短時間で可変RBEを考慮した生物線量計

算が可能となり、治療計画ソフトウエアのユーザーが日々の臨床で可変 RBE を考慮し

た生物線量評価を容易に実施できるようになると考えている。この点で、本研究は非常

に意義のある研究であると考えている。 
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また、第二章では、商用の治療計画ソフトウエアで利用可能な最適化手法に対して、

TPSに表示される生物線量の信頼度（TPSに表示されるRBE=1.1を用いた生物線量と

可変 RBE を用いた生物線量の差の小ささ）を評価し、比較した。X 線治療で一般的に

使用されている PTV-基準最適化プランと近年陽子線治療の分野で開発されたロバスト

最適化プランを対象として、TPSに表示される生物線量の信頼度を評価した結果、ロバ

スト最適化の方が、より安全な治療計画手法であることが明らかとなった。本評価では、

RTOGファントム症例と上咽頭腫瘍症例に関してのみの評価にとどまったが、他の部位

に対しても評価することが望ましい。 

本研究の評価では、ロバスト最適化プランを用いた場合に於いても、可変 RBE の使

用による危険臓器の𝐷𝑚𝑎𝑥の変化量、∆𝐷𝑚𝑎𝑥、が 10%以上となる症例が存在した。可変

RBEによる生物線量の変化量を更に抑制し、より安全な治療計画を作成するためには、

LET を考慮した最適化機能が必須となる。近年、LET を考慮した照射量の最適化に関

する研究がいくつかのグループ（Unkelbach et al. 2016, Wan Chan Tsyeng et al. 2016, 

Cao et al. 2018）で行われている。これらの研究では、線量平均LET分布に関する項の

計算に計算時間が膨大に必要となるモンテカルロシミュレーションが用いられており、

LETを考慮した最適化機能はin-houseの治療計画システムへの実装にとどまっている。

LET を考慮した最適化機能を商用の治療計画ソフトウエアへ搭載することが困難であ

る要因の一つとして、「モンテカルロシミュレーションの計算コスト」と「従来の計算ア

ルゴリズムとの違い」があると考えている。第一章で開発した解析計算手法を LET の

計算エンジンとして用いることで、これらの要因を解決することが可能となり、商用の

治療計画ソフトウエアに LET を考慮した照射量の最適化機能を簡便に搭載することが

可能になると考えている。 
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