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要旨 

 

磁気共鳴画像（MRI）は、軟組織のコントラストに優れており、X 線治療における腫瘍位

置の監視手法として活用され始めている。一方、飛程の終端に線量のピークを持つ陽子線の

特徴を活かし、腫瘍に線量を集中させる陽子線治療も普及し始めている。本研究は、MRI を

用いた画像誘導を陽子線治療に適用した MRI 誘導陽子線治療システムの実現に向けて、 

陽子線照射装置と MRI を組み合わせたシステムの構成を具体化し、そのシステムが形成す

る線量分布について示したものである。 

第１章の序論では、研究の背景及び既存の研究における課題と本研究の目的について述

べた。近年、軟組織の視認性に優れた MRI とＸ線治療装置が一体化したシステムが実用化

され、X 線治療の高精度化が大きく進んだ。この装置では、治療用Ｘ線の照射位置において

患者の MRI 画像を撮像できる。治療直前に MRI 画像を撮像し、その画像に基づいて位置

決めを実施するほか、治療計画を再作成するオンラインアダプティブ治療を実施できる。ま

た、Ｘ線照射と MRI 撮像を同時に実施できるため、呼吸等により移動する腫瘍に対して、

被曝することなくその位置を計測し、腫瘍が計画位置にある場合のみ放射線を照射するゲ

ート照射を実施できる。これらにより、腫瘍周辺の正常組織への不要線量が大幅に低減され

る。このような装置は、すでに臨床現場で用いられており、治療成績の向上が報告され始め

ている。さらに高精度な放射線治療装置として MRI と陽子線治療装置が一体化したシステ

ムが考えられている。MRI による視認性の向上と、陽子線の飛程で止まる性質を生かして

正常組織への線量を低減することで治療成績の向上を目指すものである。MRI と陽子線を

一体化するための主な検討項目として 2 点挙げられる。1 点目は、MRI と陽子線照射装置

が一体化したシステムの構成である。２点目は、MRI の磁場による陽子線への寄与を明ら

かにすることである。1 点目の MRI と陽子線の一体化では、陽子線が MRI の磁場により偏

向するため、この影響を考慮したシステムを構成する必要がある。また、走査電磁石やモニ

タなどの照射装置を構成する機器に MRI からの漏れ磁場が影響することが考えられるため、

漏れ磁場を最低限に抑えたシステムが必要である。2 点目の MRI 磁場が陽子線へ及ぼす影

響に関しては、磁場により陽子線の中心軌道が曲がるとともに、その線量分布の形状が歪む

ことがこれまでに報告されている。陽子線治療では、線エネルギー付与(LET : Linear Energy 

Transfer)の影響を考慮する必要がある。線量分布が歪むことから、磁場下における LET の

分布も線量分布の歪みと共に歪むことが考えられるが、これまでに磁場下の陽子線による

LET を明らかにしたものは無かった。本研究の目的は、MRI と陽子線が一体化したシステ

ムの構成を確立し、LET 分布に対する磁場の寄与を明らかにすることである。 

第２章では、MRI と陽子線治療装置を組み合わせた構成を検討した。陽子線照射装置と

組み合わせる MRI として、X 線治療装置に採用されているトンネル型の MRI と鉄心を用

いたオープン型の MRI が考えられる。トンネル型 MRI の場合、トンネルを二つに分け、そ
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の隙間から陽子線を照射する。二つに分けたトンネルは磁場により引き合うため、隙間を保

つように支える支持構造が必要である。陽子線を任意の方向から照射する場合、この指示構

造との干渉が課題となる。また、磁極間を繋ぐ磁性体がないことで漏れ磁場が大きくなると

考えられる。一方、鉄心を用いたオープン型の MRI を用いる場合、磁力線がヨーク内を通

過するため、漏れ磁場を低減することができる。漏れ磁場を低減し、且つ陽子線の偏向を抑

制する方法として、鉄心を用いたオープン型 MRI の磁極中心に開けた穴を陽子線が通過す

る構成が提案されている。この構成では、MRI の主磁場の向きと陽子線の進行方向がほぼ

一致するため、陽子線の偏向量が小さい利点がある。一方、照射野を大きくするためには磁

極中心の穴を大きくする必要がある。磁極中心の穴を大きくすると一様磁場領域の確保が

困難となり、MRI の視野を小さくせざるを得ない。すなわち、陽子線の照射野サイズと MRI

の視野の大きさがトレードオフの関係となる。一方、陽子線治療に必要とされる照射野の大

きさは、400 mm×300 mm である。食道や小児の全脳全脊椎など長い標的を小さな照射野

のシステムにより照射する場合、多数に分割して照射する必要が生じる。そのため、線量分

布の繋ぎ目における精度低下や治療計画時間・治療時間の延長などのデメリットが発生す

る。そこで、ヨークに穴を開けその穴に陽子線を通す手法を考案した。ヨークの中央付近に

設けた穴に陽子線を通すことで、磁束がヨーク内を通過するため照射装置への漏れ磁場の

影響を最小にすることができる。また、MRI 撮像用の一様磁場の大きさを犠牲にすること

なくヨークの穴を大きくし、大きな照射野を実現できる。本研究では、ヨーク中央に陽子線

を通す構成において、MRI の鉄形状設計とビームサイズを最小化する照射装置の構成につ

いて検討した。腫瘍の撮像に必要な視野サイズ直径 400 mm を実現するため、直径 400 mm

の球内の磁場均一度が 1 ppm 以下となること、また、最低エネルギーの陽子線に対してビ

ームサイズが 10 mm 以下となることを確認した。さらに、ビームサイズを小さくするため、

低磁場領域に位置モニタを設置し、位置モニタの下流にヘリウムチャンバを設置した。 モ

ンテカルロ計算コード Geant4 を使用して、これらの構成をモデル化し、ビームサイズを解

析した。ヘリウムチャンバを用いることで、使用される最低エネルギーの 70.2 MeV の陽子

線に対してビームサイズ 9.2 mm となり、目標とした 10 mm 以下となることを確認した。 

第３章では、MRI と陽子線治療装置を組み合わせたシステムが形成する線量分布と LET

分布について解析した。垂直磁場によって偏向された陽子線は、横方向の線量分布が非対称

に歪むことが知られている。線量分布の歪みと共に LET 分布も歪むことが考えられること

から、磁場下の線量分布と LET 分布を Geant4 により計算し、それぞれの分布の歪みを定

量化した。陽子線エネルギーと磁場強度を変化させ、定量化した歪み量の相関を求めた。陽

子線のエネルギーは 70〜220 MeV の範囲であり、磁場強度は 0〜3 T の範囲で変化させた。

線量分布の歪み量は、ガウス分布と左右の裾部を表す裾関数の合計３つから成る関数によ

り近似し、その近似パラメータにより定量化した。LET 分布の歪み量は、線量がピークの

半値となる位置の LET の値から算出した。その結果、陽子線のエネルギーが高いほど、磁

場が強いほど線量分布と LET 分布が歪むことを確認した。線量分布と LET 分布の歪みに
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は相関があり、線量分布が歪む領域ほど LET 分布も歪むことがわかった。 

第４章の結論では、第 1 章から第３ 章までで得られた主要な知見をまとめ、MR 画像誘

導陽子線治療システムの開発に対する総括とした。 
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1. 序論 

1.1. 陽子線治療の特徴 

がんの治療法のひとつである放射線治療は、X 線や陽子線などの放射線を腫瘍に当て、腫

瘍細胞を死滅させる治療方法である。手術による外科療法や抗がん剤による化学療法と比

べて体への負担が少ない治療法である。図 1-1 に患者体内における陽子線と X 線の線量と

深さの関係を示す。X 線は、患者の体を透過して標的の反対側まで線量を付与するのに対し、

陽子線は、エネルギーに応じた深さに最大の線量を付与して停止するため、標的より深い位

置に線量を付与しない特徴がある。放射線治療は、正常組織への線量付与を最小限に抑えつ

つ、腫瘍を死滅させるために必要な量の線量を標的に照射する方法である。陽子線のこの特

徴を活かし、患者体内の腫瘍の位置に合わせて陽子線が停止するように照射することで、正

常組織へのダメージを抑えて腫瘍に線量を付与することができる。 

 

 

図 1-1 陽子線と X 線の線量付与の違い 
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1.2. 陽子線の照射方法 

陽子線を照射する方法としてスポットスキャニング照射法と呼ばれる方法がある。この

方法では、加速器で生成した陽子線を、患部を塗り潰すように照射する。図 1-2 に照射装置

と標的を示す。陽子線は、患部の深さに合わせたエネルギーまで加速器により加速され、照

射装置内にある走査電磁石により走査されて患部に到達する。ひとつの照射位置の線量分

布をスポットと呼び、エネルギーと照射位置を変更しながら数千のスポットを照射するこ

とで標的の形状に合致した線量分布を形成する。 

この照射装置は、ビーム軸に垂直で直交する２つの方向に走査する 2 対の走査電磁石と、

線量モニタ、位置モニタ、真空チェンバまたはヘリウムチェンバから構成される。このうち

真空チェンバとヘリウムチェンバは、陽子線経路上の気体による散乱を低減し、陽子線のサ

イズを増大させない役割を担う。線量モニタと位置モニタはガス検出器であり、真空チェン

バ、またはヘリウムチェンバの外側の大気下に設置される。検出器内には電圧が掛かってお

り、陽子線が通過すると検出器内の気体が電離され、電極に収集されて信号となる。線量モ

ニタでは、信号の総量から通過した陽子線の量を測定する。位置モニタでは、電極が複数に

分けられており、信号が検出される電極の位置から、陽子線の位置を検出する。従来の陽子

線治療装置では、スポット位置を精度良く計測するため、位置モニタが標的に近い位置に設

置される。 

 陽子線のスポットスキャニング照射法では、予め標的の形状に合致した線量分布を形成

するため、エネルギーと照射位置毎の照射量が予め決定される。陽子線の照射時は、標的を

照射する最大エネルギーの陽子線を用いて、照射位置を順次照射する。最初の照射位置を照

射し、線量モニタにて計測する照射量が予め定めた照射量に達すると、陽子線の照射を停止

する。停止後、位置モニタにより照射位置が予め定めた位置に照射されたことを確認する。

その後、走査電磁石の励磁量を変更して照射位置を変更し、次の照射位置の照射を開始する。

最大エネルギーで照射する照射位置を全て照射した後、次のエネルギーの陽子線の照射を

開始する。エネルギーを変更して順次照射を進め、全てのエネルギーの陽子線による照射を

完了すると、照射完了となる。 

ひとつのスポットの横方向線量分布形状はガウス分布をしており、その大きさはエネル

ギーに依存しておよそ 3〜10 mm である。また、走査電磁石による走査範囲は 400 mm×

300 mm の範囲であり、照射位置精度は 1 mm 以下である。 

 陽子線の照射装置は、患者の周りを回転する筒状のガントリーに搭載されている。照射装

置がガントリーと共に回転することで、照射装置方向を変更することができる。通常、2 方

向、または 3 方向から照射する。 
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図 1-2 スポットスキャニング照射法。走査電磁石による走査とエネルギー変更を 

組み合わせて陽子線を走査することで標的を塗り潰すように照射する。 
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1.3. ゲート照射とオンラインアダプティブ治療 

 陽子線治療では、標的に合致した線量分布を形成するため、標的の位置と形状を精度良く

測定することが重要である。標的に合致した線量分布を形成するため、予め撮像した標的の

X 線 CT 画像を用いて陽子線のエネルギー、照射位置、照射量の情報を含む治療計画を作成

する。ここで治療計画作成の際、標的の位置と形状の不確定性を考慮して治療計画を作成す

る必要がある。不確定性には、照射中に変化するものと、照射を跨いで変化するものがある。

照射中の変化は、肺や肝臓など体患部の臓器における呼吸移動がある。また、照射を跨いで

変化するものには、治療の進行による標的の縮小、体重の増減に伴うもの、鼻腔や腸管の充

填、腸管におけるガスの動きなどがある。図 1-3 に示すのは、日本国内においてがんの罹患

者数の多い 7 つの部位を抽出し、10 年生存率が低い順に並べたものである[1][2]。このう

ち上位の膵臓、肝臓、肺は、呼吸移動を伴うという共通の特徴があり、放射線治療でも呼吸

移動への対応が重要である。 

図 1-4 に示すのは、標的と照射範囲の関係である。従来の放射線治療では、図 1-4 の左図

に示すように不確定性を考慮して標的が移動し得ると考えられる範囲を全て照射していた。

呼吸に伴う移動の大きさは 20 mm 以上になる場合もあり[3]、正常組織への線量が多くな

る原因となる。照射中の変化に対応するため、ゲート照射が実施されている。北海道大学病

院陽子線治療センター（以下、北大陽子線センター）では、動体追跡照射と呼ばれるゲート

照射を実施している。図 1-5 に北海道大学陽子線センターの治療室を示す。動体追跡照射で

は、治療前に予め患者体内の標的付近に、金製の直径 1.5〜2 mm 球形のマーカーが刺入さ

れる。治療中、2 対の X 線透視画像を 30 Hz で撮像し、リアルタイムにマーカーの位置を

自動検出する。図 1-5 では、上方向から陽子線が照射される。また、斜め方向に X 線が透

視され、陽子線照射口の左右に X 線検出器が備えられている。X 線画像に投影されたマー

カーの位置は自動検出され、X 線発生装置とマーカーが投影された位置を結ぶ２本の直線

が最近接する位置をマーカーの位置とする。図 1-6 に示すように、呼吸により移動するマー

カーの位置が、予め定めた陽子線の出射許可範囲内にある場合のみ、陽子線を照射する。こ

のように陽子線を照射するタイミングを制御することにより、図 1-4 の右図に示すように

照射範囲を最小化して正常組織へのダメージを軽減している。 

また、鼻腔や腸管の状態変化といった照射を跨いだ変化に対応するため、治療直前に撮像

した標的画像を基に治療計画を再作成するオンラインアダプティブ治療がＸ線治療におい

て近年始められつつある[4]。オンラインアダプティブ治療では、治療直前の患者画像に基

づいて治療計画を再作成するため、標的の位置や形状の不確定性が小さくなり、照射範囲を

最小化することができる。 
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図 1-3 罹患者数上位の 10 年生存率（文献[1][2]を基に作成） 

 

 

図 1-4 呼吸性移動に伴う標的の移動と照射範囲の関係。 

従来の照射法（左）とゲート照射法（右）。 
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図 1-5 北海道大学病院陽子線センター治療室。体内に刺入した金マーカーの位置に 

基づき、陽子線の照射・停止を制御する。上方向から陽子線が照射される。 

 

 

図 1-6 マーカーの軌跡と陽子線出射許可範囲。 

マーカーが出射許可範囲にある時のみ陽子線を照射する。 
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1.4. MRI 誘導陽子線治療システム 

近年、軟組織の視認性に優れた MRI とＸ線治療装置が一体化した装置が実用化され、高

精度化が大きく進んだ[5][6][7]。この装置では、治療用Ｘ線の照射位置にいる患者の MRI

画像を撮像できる。治療直前に MRI 画像を撮像し、その画像に基づいて位置決めを実施す

るほか、治療計画を再作成するオンラインアダプティブ治療を実施できる[4]。従来、放射

線治療に用いられているコーンビーム CT(CBCT : Cone Beam Computed Tomography)画

像が X 線減弱係数に基づく画像であるのに対し、MRI 画像は水素原子核スピンの緩和に基

づく画像である。例えば前立腺では、CBCT 画像に比べて MRI 画像のほうが、その境界が

明確となる。また、Ｘ線照射と MRI 撮像を同時に実施できるため、呼吸等により移動する

腫瘍に対して、被曝することなくマーカーレスでその位置を計測し、腫瘍が計画位置にある

場合のみ放射線を照射するゲート照射を実施できる。オンラインアダプティブ治療やゲー

ト照射を実施することで、放射線を照射する領域を最小化して、正常組織に対するダメージ

を低減できる。これらの装置は、すでに臨床現場で用いられており、治療成績の向上が報告

され始めている[8]。 

さらに高精度な放射線治療装置として MRI と陽子線治療装置が一体化した図 1-7 に示す

システムが提案されている[9]。MRI による視認性の向上と、陽子線の飛程で止まる性質を

生かして正常組織への線量を低減することで治療成績の向上を目指すものである。 

 

図 1-7 MRI 誘導陽子線治療システム。右上の加速器にて陽子線が生成され、 

左下の MRI の中の患者に向けて照射する。MRI は下半分のみを図示。 

（文献[9]より引用） 
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1.5. 陽子線治療システムと MRI の組み合わせによる課題 

 陽子線治療装置と MRI を組み合わせる際の課題として以下の 3 点が挙げられる。ひとつ

目は MRI の磁場により陽子線の軌道が曲げられることである。二つ目は、陽子線のモニタ

への影響であり、三つ目は線量分布の形状への影響である。 

 最初に MRI を組み合わせた場合の磁場下における陽子線の軌道について説明する。患者

に向けて陽子線を照射するため、MRI 装置の隙間に陽子線の経路を確保する必要がある。

MRI の隙間から陽子線を照射するためには、ふたつに分離したリング状の磁極を設置する

必要がある。MRI に対する陽子線と患者の配置は大きく分けて３通りある。ひとつ目の方

法は、図 1-7 に示した構成で、リングの中に患者が入り、二つに分かれた磁極の間から陽子

線を照射する方法である。このとき、陽子線の照射方向と MRI の磁場の向きは垂直な関係

となる。ふたつ目の方法は、二つに分かれた磁極間の隙間に患者が固定され、磁極の中心か

ら陽子線が照射される方法である。このとき、陽子線の照射方向と MRI の磁場の向きは平

行な関係となる。三つ目の方法は、患者の固定と陽子線の照射を共に磁極間の隙間とする方

法である。このとき、陽子線の照射方向と MRI の磁場の向きは垂直な関係となる。 

 患者のスペースや陽子線の通過経路を確保するため、磁極中心や磁極間の空間を大きく

すると、一様な磁場領域を作成できる空間が小さくなり、MRI の視野が小さくなってしま

う。また、フリンジ磁場が大きくなり、陽子線の軌道や陽子線モニタへの影響が大きくなる。

このような配置を空芯で実現する方法と鉄心を用いて実現する方法が考えられる。ひとつ

目とふたつ目の方法が空芯による方法となり、３つ目の方法に対して磁極中心を鉄で塞ぎ

リングを鉄で繋ぐことで鉄心を用いる方法となる。空芯の場合、磁場強度を高くできる利点

に対し、フリンジ磁場が大きくなる欠点がある。一方、鉄心の場合、フリンジ磁場を小さく

することができるが、鉄の飽和により磁場強度を高くすることができない。 

 図 1-8 に示すように MRI の磁場に対する陽子線の軌道が解析されている[10]。陽子線の

照射方向と MRI の磁場が平行な平行磁場の場合、陽子線は、ビーム中心軸に対して回転す

るような軌道を描く。これは、陽子線が四角錐状に広がるため、磁場に対する垂直成分を持

つためである。一方、陽子線の照射方向と MRI の磁場が垂直な垂直磁場の場合、陽子線の

軌道は磁場により偏向してビーム中心軸から遠ざかるような軌道を描く。 
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図 1-8 磁場中における陽子線の軌跡、(d)磁場なし、(e)平行磁場、(f)垂直磁場 

（文献[10]より引用） 

次にモニタへの磁場の影響について説明する。図 1-9 に線量モニタと位置モニタの構成

を示す。陽子線がそれぞれのモニタを通過すると、モニタ内の空気が電離され、電離され

た電子が正電極に向けてドリフトする。ドリフト中、電子は磁場の影響を受けて偏向す

る。線量モニタは、陽子線の量を計測するモニタであり、電離した電子の量を計測するた

め正電極がひとつである。従って、電子の到達位置が測定結果に影響しないため、磁場の

影響を受け難い。一方、位置モニタは、正電極が複数に分かれており、電子が収集された

位置によって陽子線の位置を測定する。位置モニタが磁場中に置かれると、電子の軌道が

磁場により偏向され本来とは異なる正電極に到達するため、磁場の影響を受け易い。 

 

 

図 1-9 磁場下の線量モニタ（左）と位置モニタ（右）。通過した陽子により電離された 

電子の軌道が磁場により偏向される。 
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 三つ目の線量分布の形状について説明する。MRI の磁場下では、陽子線が磁場により偏

向することで曲がった線量分布を形成する。磁場下の偏向した線量分布に関する研究が進

められており、その中から水面と平行な断面の線量分布プロファイルを図 1-10 に示す

[11]。黒線が磁場なしの場合であり、左右対称な形状で、低線量の裾が左右両側にある。

青線が磁場ありの場合である。左側に低線量の長い裾があり右側にはほとんど裾がない。

このように磁場下では線量分布が左右非対称になることが明らかにされている。 

 

 

図 1-10 磁場下における陽子線線量分布の横方向プロファイル。 

磁場により左右非対称な分布となる。（文献[11]より引用） 
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1.6. 陽子線治療における線エネルギー付与 

放射線治療における細胞への生物学的効果は、線量と生物効果比(Relative Biological 

Effectiveness : RBE)の積として表される。近年の研究では、陽子線の RBE は多くの要因、

例えば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[12]、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。LET の値が小さく考慮する必要が

ない X 線治療に対して、LET の値がＸ線より大きく、エネルギーに依存して値が変化する

陽子線では、LET の RBE への寄与を考慮する必要がある。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[13]。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
 (1.1) 

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、

(1.1)式は次式でも表される。 

𝐿∆ = 𝑆𝑒𝑙 −
𝑑𝐸𝑘𝑒,∆

𝑑𝑙
 (1.2) 

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 である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 を評価する。LET の平

均量として、トラック平均 LET である𝐿𝐸𝑇𝑡と線量平均 LET である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[14]。 

𝐿𝐸𝑇𝑡(𝑧) =
∫ 𝑆𝑒𝑙(𝐸)𝜙(𝐸, 𝑧)𝑑𝐸

∞

0

∫ 𝜙(𝐸, 𝑧)𝑑𝐸
∞

0

 (1.3) 
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ここで、𝜙(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 である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

 (1.4) 

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[12]。 

 In vivo の研究では、脳腫瘍に対する陽子線治療後の脳障害が解析されている。陽子線治

療後に MRI 画像を撮像し治療計画の LET 分布と比較した結果、LET が高い領域で脳障害

に関連する MRI 画像のコントラスト変化が高頻度で発生していた。この研究では、MRI 画

像のコントラスト変化が起こる場所と頻度の LET に基づく予測モデルが開発されている

[15]。 
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1.7. 本研究の目的 

 本研究は、軟組織の視認性に優れた MRI 画像を用いた画像誘導と、飛程を持ち線量分布

形状に優れた陽子線照射装置を組み合わせた MRI 誘導陽子線治療システムに関するもので

ある。MRI による画像誘導と陽子線治療を組み合わせることにより、被曝することなく非

侵襲で標的の位置を確認することができ、標的周囲の正常組織へのダメージを低減した治

療が可能となる。MRI 誘導陽子線治療システムを実現するための検討項目として 2 点挙げ

られる。1 点目は、MRI と陽子線照射装置を一体化させる構成の構築である。MRI 装置と

陽子線照射装置を一体化すると、MRI の磁場が陽子線の軌道と陽子線のモニタに影響する

ことが考えられる。一方、MRI 装置と陽子線照射装置の一体化のため、装置性能を低下さ

せると治療可能部位の削減や治療効果の低下が懸念される。これまでに陽子線の大照射野

とビームサイズ、MRI の大視野を全て満たす構成を明らかにしたものはない。２点目は、

MRI の磁場下にある患者体内での陽子線の振る舞いを明らかにすることである。MRI 磁場

下の水中における陽子線に関しては、磁場により陽子線の中心軌道が曲がるとともに、その

線量分布の形状が歪むことがこれまでに報告されている[11]。陽子線治療では、X 線治療で

は考慮する必要がない LET の影響を考慮する必要がある。線量分布が歪むことから、磁場

下における LET の分布も線量分布の歪みと共に歪むことが考えられるが、これまでに磁場

下の陽子線による LET を明らかにしたものは無かった。本研究の目的は、MRI 装置と陽子

線照射装置が従来性能を維持したまま一体化した構成を構築すること、及び、これまで未解

明の磁場下における陽子線の LET の分布を明らかにすることである。 
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2. MRI 誘導陽子線治療システムの構成 

2.1. 緒言 

 MRI 誘導陽子線治療システムに関する研究では、陽子線の軌道が MRI の磁場により偏向

することから、これまでに磁場内における線量分布・LET 分布の計算手法や[11][16][17]、

MRI 画像を用いた線量分布の計算手法が開発されてきた[18][19][20]。また、MRI と陽子

線を組み合わせる方法について複数の方法が提案されている。提案されている方法には、二

つの磁極に分かれた MRI に対して磁極中心から陽子線を照射する方法や、磁極の間から粒

子線を照射する方法がある[10]。このような MRI との組み合わせでは、遠方までフリンジ

磁場が届く。フリンジ磁場は、陽子線の軌道、モニタ類、治療室の磁気遮蔽に影響するため、

陽子線と MRI を組み合わせるためにはフリンジ磁場への対応が重要である。MRI と陽子線

を組み合わせた場合のフリンジ磁場まで考慮した陽子線の軌道が解析されており、アイソ

センタ近傍の高磁場領域以外にもフリンジ磁場の影響がビーム軌道に影響を及ぼしている

ことがわかる[10]。また、フリンジ磁場の影響は照射装置内のモニタにも影響すると考えら

れる。これまでに磁場内における陽子線の線量測定精度が評価されており、校正係数を用い

ることで磁場内においても線量を測定できることが示されている[21]。フリンジ磁場は照射

装置内のモニタに対しても影響すると考えられる。モニタ類を磁場の外側に配置しようと

すると、モニタ類はガス検出器であり大気圧に設置する必要がるため、真空領域がアイソセ

ンタから遠くなる。一方、真空領域がアイソセンタから遠いほど陽子線のビームサイズが大

きくなるため、モニタにおける磁場を小さくしようとするほどビームサイズが大きくなる。

このようにフリンジ磁場、照射装置内のモニタ類、真空領域の位置は密接な関係であるが、

陽子線のビームサイズを小さく保つ MRI と一体化した照射装置の構成は明らかにされてい

ない。 

本研究では、フリンジ磁場を小さくできるオープン型 MRI を採用し、ビーム軌道、モニ

タへの影響を最小限に抑える MRI 誘導陽子線治療システムの構成を考案した。本システム

では、大照射野と大視野を両立してビーム軌道とモニタへの磁場の影響を低減するため、磁

場をリターンするヨークの中心に陽子線を通す構造とした。本研究では、ヨークの中心に陽

子線を通す MRI の構成を示す。磁場の影響を受け易い位置モニタを低磁場に、磁場の影響

を受け難い線量モニタを高磁場域に設置し、その間にヘリウムチェンバを設置して散乱を

低減することで陽子線のビームサイズを小さく保つ。さらに、その MRI により励磁される

磁場下において、従来の陽子線治療システムと同様に離散エネルギーによる深さ方向への

照射位置変更と走査による横方向への照射位置変更を組み合わせて形成する線量分布が、

従来システムと同等の線量分布を形成可能であることを示す。本照射方法は、MRI の搭載

に特化した制御を必要とせず、従来のレイヤー毎リペイントを基本とした照射方法が可能

である。 
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2.2. 方法 

2.2.1. 陽子線照射装置向け MRI の検討 

 陽子線照射装置と組み合わせる MRI 装置に必要な要件を次の 2 点とした。１つ目は、陽

子線軌道やモニタに影響するフリンジ磁場の強度が小さいこと、２つ目は、陽子線を患者の

周りの 360 度方向から照射可能な構成であること、である。 

 これらふたつの条件を満たす構成として 0.3 T の鉄ヨークを持つオープン型 MRI を採用

した。鉄ヨークを持つことで、フリンジ磁場の強度を小さくできる。また、360 度方向から

陽子線を照射するため、照射装置と共にガントリーに搭載し、360 度回転する構成とする。

MRI がガントリーと共に患者周りを回転するため、磁極間隔を 70 cm とした。磁場強度は、

フリンジ磁場が小さく鉄ヨークの量が少ない低磁場とし、MRI 画像の取得に十分な磁場強

度である 0.3 T とした。 

 陽子線の照射方向として、図 2-1 に示すように、(a)磁極中心、(b)オープン側、(c)ヨーク

側の３方向が考えられる。(a)の磁極中心から照射する場合、陽子線の照射野を大きくしよ

うとすると MRI の視野が小さくなるトレードオフの関係となる。(b)のオープン側からと

(c)のヨーク側からの照射を比較すると、磁力線がヨーク内を通過するため、ヨーク側のフ

リンジ磁場が小さい。従って、MRI の視野サイズを犠牲にすることなく陽子線の大照射野

が確保でき、フリンジ磁場が小さい(c)のヨーク側から照射する構成を選択した。図 2-2 に

MRI と走査電磁石を示した鳥観図を示す。右側の走査電磁石を通過した陽子線が緑色のヨ

ーク間を通過して MRI の視野にある青色の標的に到達する。また、図 2-3 に MRI を正面

から見た図を示す。MRI は標的を中心としてガントリー・照射装置と共に回転し、陽子線

の照射方向を変更する。ガントリー角度 90 度の場合と、ガントリー角度 315 度の場合を示

す。 
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図 2-1 MRI 磁石と陽子線の入射方向 (a)磁極中心から照射、(b)オープン側から照射、

(c)ヨーク側から照射 

 

 

図 2-2 走査電磁石と MRI の鳥観図。陽子線は右側から走査電磁石とヨーク中心に開けた

経路を通過してカウチ上の標的に到達。 
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図 2-3 標的を中心とした MRI の回転。標的を中心に、 

ガントリーと共に照射装置と MRI が回転する。 

 

陽子線照射装置と組み合わせる MRI 向け磁石の成立性と、磁場の陽子線への影響を解析

するため、その磁石による磁場を求めた。最初に、磁石の成立性を確認するため、軸対称と

して近似した体系を用意し、MRI 撮像に必要な一様磁場が得られるように磁極形状を最適

化した。次に、磁場分布を求めるため、3 次元の非軸対称な体系を用意し、磁石の外側まで

粒子経路上の磁場を求めた。 

MRI の撮像領域を直径 400 mm の領域とし、撮像領域の一様磁場が成立することを確認

した。軸対象の体系において、磁極及び超伝導コイルの形状（起磁力配置）を最適化するこ

とで撮像領域境界における磁場一様度が 1 ppm 以下となることを確かめた。図 2-4 に、本

研究で試設計した軸対称の起磁力配置図を示す。横軸は径方向、縦軸は軸方向の位置である。

700 mm の磁極間隔を確保するためにコイルは中心から高さ 467mm の位置に配置した。直

径 400 mm の球体内に一様な磁場分布を作るためヘルムホルツコイル体系とし、コイルの

径は R = 933 mm とした。コイルの冷却や支持構造を考慮し、鉄とコイルとの間には径方

向，Z 軸方向に対して 100 mm の隙間を設けた。高次の誤差磁場成分を抑制し磁場均一度を

確保するため、コイルの内側にはリブを設けた。リブの下端位置は磁極間隔確保のため 350 

mm とした。リブの径方向内側は磁極である。磁極下端の平均高さは、磁極間隔の確保に加

えて傾斜磁場コイルなどの撮像装置の設置領域を考慮し Z = 450 mm とした。磁極の径方

向外側には漏洩磁場を抑制するためヨークを設置する。磁極を通過する磁束をヨークの内
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側へ漏れなく通すため、図 2-4 に示す磁極-ヨークの取り付け部（A）の断面積とヨークの断

面積（B）とがリブを含めた磁極面積と一致するように各部の寸法を決定した。コイルは超

伝導を想定する。鉄の影響を無視するとコイルに流すべき電流𝑁𝐼は以下に示す式(1)より

107.4 kA・Turn と計算される。 

𝑁𝐼 =
𝐵𝑜𝑏𝑗𝑙

𝜇0
 (2.1) 

ここで，𝐵𝑜𝑏𝑗は目標磁場（= 0.3 T）、𝒍は磁極間距離の半分で 450 mm、𝜇0は透磁率である。

本研究では鉄の影響を考慮した上で中心（R = 0 mm, Z = 0 mm）に𝐵𝑜𝑏𝑗 = 0.3 Tの磁場が形

成されるように、磁場計算に基づいてコイル電流を調整し、107.8 kA・Turn とした。以上

の条件の元、撮像に必要な 1 ppm 以下の磁場均一度を確保するため、磁極の下端形状を調

整した。直径 400 mm の球体表面上に均等に配置した計算点における磁場に対する磁極形

状の感度行列を求め、特異値分解によって逆行列を解く手法を適用した。本研究では、臨床

で求められる磁場均一度から、製作誤差や磁性体の不均一性を考慮して目標の磁場均一度

を 1 ppm と定めた。 

 

 

図 2-4 軸対称の体系。均一磁場の成立性を確認するため、磁極形状を最適化する。 
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陽子線の軌道を解析するため、磁石形状を決定し 3 次元磁場解析により磁場マップを求

めた。図 2-5 に磁石の形状を示す。上に磁場と並行な向きの断面図、下に磁場と垂直な向き

の断面図を示す。軸対称な体系で検討した形状を基に、陽子線の通過経路として磁石中心か

ら仰ぐ角度を全幅 20 度分確保し、その両外側にヨークを配置した。患者の体軸方向に相当

するこの方向に 400 mm の照射野とする。アイソセンタからヨークまでの距離が 1050 mm

であり、通過領域の大きさとしては 370 mm となる。また、磁場に平行な方向について、照

射野の大きさを 300 mm とし、陽子線通過領域はそれより十分に大きく磁極間隔と同じ 700 

mm とした。磁極形状はフラットとし、ヨークと磁石の形状は、磁石内の磁化が飽和しない

十分な大きさの形状とした。最初に、発生した全ての磁束が通過可能な十分な鉄の量を考慮

した形状を作成し、次に鉄の磁気飽和度を確認しながら鉄の体積を徐々に縮小することで

磁石の形状を決定した。磁石が生成する 3 次元磁場は、有限要素法に基づく非線形磁場計

算ソフトウェアである EMSolusion(サイエンスソリューションズ株式会社製)により計算し

た。 

 

図 2-5 MRI 磁石形状。上段は主磁場に垂直な方向、下段は主磁場に平行な方向。 
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2.2.2. 照射装置の構成 

 陽子線のビームサイズを最小にする照射装置の構成と、MRI 磁場による陽子線の偏向を

考慮した MRI の設置角度を解析した。 

照射装置の中で最も磁場の影響を受けると考えられるのが陽子線の位置モニタである。

本検討では、これまでの実績から位置モニタにおける磁場強度が 3 mT 以下となることを条

件とした。陽子線のサイズを小さくするため、照射装置の構成としてできるだけアイソセン

タの近くまで真空領域とすることが好ましい。一方、陽子線を計測するモニタは一般的にガ

ス検出器であり、大気中に設置する必要がある。モニタ自身も陽子線を散乱させるので、で

きるだけアイソセンタの近くに設置するほうがビームサイズを小さくすることができる。

そこで、磁場の影響を受けやすい位置モニタを低磁場域に、磁場の影響を受け難い線量モニ

タを高磁場域に設置する。さらに位置モニタと線量モニタの間をヘリウムとすることで散

乱の影響を小さくする。これらの効果を明らかにするため、複数の体系に対して磁場のない

状態におけるビームサイズを計算した。 

計算体系となる照射装置は、北大陽子線センターの照射装置の構成を元に図 2-6 に示す

構成とした。MRI をアイソセンタに設置するため、走査電磁石とモニタ類の位置を陽子線

の上流方向に 1500 mm 移動した。ビームサイズを小さくするため、走査電磁石の下流まで

真空とした。モニタは、正副 2 台の線量モニタと、位置モニタである。これらのモニタは大

気圧中に設置する必要があるため、真空窓の下流に設置する。モニタ類の下流には、大気に

よるビーム散乱を抑えるため、ヘリウムチェンバを設置する。ヘリウムチェンバの代わりに

真空チェンバの採用も考えられるが、真空窓による散乱が大きいため、ヘリウムチェンバを

採用する。各モニタとヘリウムチェンバの材質・厚みは、北大病院の照射装置と同じである。

真空窓の厚みは、走査電磁石により走査されたビームが通過する広さに依存する。本構成が

Case 1 である。 

Case 2 では、アイソセンタから 1500 mm 以上離れた位置に各モニタを設置した。各モニ

タと真空窓が Case 1 よりアイソセンタに近づくため、ビームサイズが小さくなる。Case 3

では、磁場の影響を受け難い線量モニタをアイソセンタの近くに設置し、磁場の影響を受け

易い位置モニタをアイソセンタから 1500 mm の位置に設置した。Case 4 では、真空を延ば

し、モニタ類を全てアイソセンタの近くに設置した。この位置での磁場強度は約 0.3 T であ

る。従来の位置モニタでは設置できず、強磁場に対応した位置モニタが必要となる。 

 2.2.4 にて説明する Geant4 を用いて MRI の磁場がない状態におけるスポットの線量分布

を計算した。照射装置の入り口ではビームサイズ 0、エミッタンス 0 のニードルビームとし

た。陽子線エネルギーは、飛程 40 mm に相当する 70.2 MeV と 300 mm に相当する 220 

MeV である。計算した分布をガウス関数で近似し、その標準偏差をビームサイズとして求

めた。なお、ヘリウムチェンバの効果を検証するため、Case１、２、3 についてはヘリウム

チェンバありとなしの両方について計算した。 
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図 2-6 ビームサイズ解析向け照射装置の体系。図中の数値の単位は mm。 

Case 1. 北大陽子線センターを基にアイソセンタを 1500 mm 移動、 

Case 2. 真空領域を低磁場域内で延長、Case 3. 位置モニタは低磁場域、 

線量モニタは高磁場域に設置、Case 4. 全モニタを高磁場域に設置。 
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 陽子線は MRI の磁場により偏向しながら患者体内の標的へ向かう。アイソセンタへ向か

う陽子を考えると、MRI の磁場の有無により、ヨーク付近での陽子線の位置が異なる。図

2-7 にヨークを通過する陽子線の経路を示す。点線で書かれたものが、磁場を考慮しない場

合のヨークの位置と陽子線の経路である。陽子線は走査電磁石により走査されるが、その後、

直進してアイソセンタ面に到達する。このとき、陽子線の経路とヨークの位置はビーム軸に

対して対称である。一方、MRI の磁場を考慮した場合、赤線で示すように走査電磁石で走

査された陽子線は、走査後も MRI 磁場により偏向されてその経路が弧を描く。 そこで、陽

子線の経路とヨーク間が一致するように MRI 磁石を回転して設置する。このように回転す

ることで、限られたヨーク間距離で体軸方向の照射野を最大化することができる。陽子線の

最低エネルギーと最高エネルギーの両方がヨーク間を通過できるように MRI 回転角の最適

値を求めた。 

 

 

図 2-7 MRI 回転角。黒点線は磁場がない場合、赤線は磁場がある場合を示す。 

磁場により陽子線の軌跡が曲がるため、軌跡に合わせて MRI を回転する。 

 

2.2.3. 線量分布 

 本照射装置で形成される線量分布を確認した。線量分布の計算体系として水ファントム

中の立方体を照射する場合と、前立腺を照射する場合について、MRI の磁場がある場合と

ない場合の線量分布を比較した。 

 水ファントムの照射では、一辺が 10 cm である立方体の標的に対し、標的を覆うように

スポットを配置した後、標的内の線量分布が一様となるように各スポットの照射量を最適

化した。スポット毎に線量分布を Geant4 により計算し、その計算結果を用いて照射量を最

適化した。最適化は、磁場がある場合とない場合のそれぞれに対して実施した。最適化した

照射量を用いて線量分布を計算し、磁場のある場合とない場合を比較した。照射方法は従来

のエネルギー毎に走査する方法である。エネルギーは、北大陽子線センターの照射装置と同

じエネルギーである。磁場の有無により最適化の結果が変化することを示すため、ブラッグ
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ピーク位置における照射量の大きさを比較する。 

 前立腺の照射では、水ファントムの場合と同様に、標的を覆うようにスポットを配置した

後、磁場の有無毎に標的内の線量分布が一様となるように各スポットの照射量を最適化し

た。最適化した照射量を用いて線量分布と DVH を計算し、磁場のある場合とない場合を比

較した。線量制約は、北大陽子線センターの臨床で用いられている基準とした。 

 

2.2.4. Geant4 による線量計算 

 照射装置の中での陽子線の散乱過程をシミュレーションするために、モンテカルロシミ

ュレーションツールキット GEANT4.10.01.p01 を用いた[22][23]。Geant4 を用いること

により陽子線の中心軌道だけでなく中心軌道の周りへの広がり方まで解析することができ

る。ここでは、磁場なしの場合について説明するが、磁場下における陽子線の散乱過程を計

算することができる。本研究では、陽子線治療で広く使用されている表 2.1 に示す物理モ

デルを採用した[24][25][26]。 

 

表 2-1 使用した物理モデル 

Physics model Class 

電磁気相互作用 G4EmStandardPhysics option3 

弾性散乱(イオン以外） G4HadronElasticPhysics 

非弾性散乱 G4HadronPhysicsFTF BIC 

阻止能物理 G4StoppingPhysics 

 

陽子は物質を透過するとき、無数の衝突を繰り返しながら進んでいく。陽子が物質と相互

作用することで発生する多数の二次粒子である二次電子、γ線なども計算する必要がある。

これらが非常に低エネルギーになるまで追跡し、粒子間相互作用をすべて計算するには膨

大な時間を必要となり、現実的ではない。そこで、Condensed History (CH) アルゴリズム

を採用することで、多粒子の相互作用の計算を精度よく効率的に計算する方法がある

[24][25][26]。その散乱アルゴリズムについて、理論式とアルゴリズムについて述べる。 

ある粒子の位置𝑥における確率密度関数𝑓(𝑥, 𝑑̂, 𝑠)は、 

𝜕𝑓

𝜕𝑠
+ 𝑑̂ ∙ ∇𝑓 = 𝑁 ∫[𝑓(𝑥, 𝑑′̂, 𝑠) − 𝑓(𝑥, 𝑑̂, 𝑠)]

𝑑𝜎(𝜒)

𝑑Ω
𝑑Ω (2.2) 

と表される[27]。ここで、𝑑̂は進行方向を表す単位ベクトルであり、𝑠は経路を表す。𝑁は単

位体積当たりの原子数、𝜎は角度の散乱断面積である。一回衝突の散乱角度関数𝑓1(𝜒)につい

て考えると、 
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𝑓1(𝜒) =
1

𝜎

𝑑𝜎(𝜒)

𝑑Ω
 (2.3) 

である。ここで、全衝突断面積𝜎と平均自由行程𝜆は、 

𝜎 = 2𝜋 ∫
𝑑𝜎(𝜒)

𝑑Ω
sin 𝜒 𝑑𝜒

𝜋

0

 (2.4) 

𝜆 =
1

𝑛𝑎𝜎
 (2.5) 

である。このとき、𝑛𝑎は単位体積当たりの原子数とする。一回衝突における 𝜒と𝜒 + 𝑑𝜒の間

の散乱角の確率は、2𝜋𝑓1(𝜒) sin(𝜒)𝑑𝜒である。𝑓1(𝜒)はルジャンドル展開で、 

𝑓1(𝜒) = ∑
2𝑙 + 1

4𝜋
𝐹𝑙𝑃𝑙(cos 𝜒)

∞

𝑙=0

 (2.6) 

と表すことができる。𝑃𝑙はルジャンドル多項式であり、 

𝐹𝑙 = 2𝜋 ∫ [1 − 𝑃𝑙(cos 𝜒)]
1

−1

𝑑𝜎(𝜒)

𝑑Ω
𝑑(cos 𝜒) (2.7) 

輸送係数として、 

𝐺𝑙 = 1 − 𝐹𝑙 (2.8) 

とおく。ここで、物質を通過するときの弾性散乱を平均自由行程 l により定義すると、 

1

𝜆𝑙
=

𝐺𝑙

𝜆
= 2𝜋𝑛𝑎 ∫ [1 − 𝑃𝑙(cos 𝜒)]

1

−1

𝑑𝜎(𝜒)

𝑑Ω
𝑑(cos 𝜒) (2.9) 

である。1 回衝突の平均自由行程𝜆1、2 回衝突の平均自由行程𝜆2は、 

1

𝜆1
= 2𝜋𝑛𝑎 ∫ (1 − cos 𝜒)

1

−1

𝑑𝜎(𝜒)

𝑑Ω
𝑑(cos 𝜒) =

1 − 〈cos 𝜒〉

𝜆
 (2.10) 

1

𝜆2
= 2𝜋𝑛𝑎 ∫

3

2
(1 − cos2 𝜒)

1

−1

𝑑𝜎(𝜒)

𝑑Ω
𝑑(cos 𝜒) =

3

2

1 − 〈cos2 𝜒〉

𝜆
 (2.11) 

となる。Lewis の理論では、角度分布を求めると、 

𝐹𝐺𝑆(𝜃, 𝑠) = ∫ 𝑓(𝑟, 𝑑̂, 𝑠)𝑑𝑟 = ∑
2𝑙 + 1

4𝜋
exp [−

𝑠

𝜆𝑙
]

∞

𝑙=0

𝑃𝑙(cos 𝜃) (2.12) 

𝑛回の衝突における角度分布関数の変化は、 

𝑓𝑛(𝜃) = ∑
2𝑙 + 1

4𝜋

∞

𝑙=0

(𝐹𝑙)𝑛𝑃𝑙(cos 𝜃) (2.13) 

とし、𝑛回衝突の後の経路𝑠は平均𝑛/𝜆のポアソン分布𝑃(𝑛)とすると、 

𝑃(𝑛) = exp (−
𝑠

𝜆
)

(𝑠/𝜆)𝑛

𝑛!
 (2.14) 
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経路𝑠の後での角度分布関数は 

𝐹𝐺𝑆(𝜃, 𝑠) = ∑ 𝑃(𝑛)𝑓𝑛(𝜃)

∞

𝑙=0

= ∫ 𝑓(𝑟, 𝑑̂, 𝑠)𝑑𝑟

= ∑
2𝑙 + 1

4𝜋
[exp [−

𝑠

𝜆𝑙
] ∑

(𝑠/𝜆)𝑛

𝑛!
(𝐹𝑙)𝑛

∞

𝑙=0

]

∞

𝑙=0

𝑃𝑙(cos 𝜃) 

(2.15) 

となる。ルジャンドル多項式の直交性より、 

〈cos 𝜃〉 = exp [−
𝑠

𝜆𝑙
] (2.16) 

〈cos2 𝜃〉 =
1

3
[1 + 2exp [−

𝑠

𝜆2
]] (2.17) 

𝜎2 = 〈cos2 𝜃〉 − 〈cos 𝜃〉2 =
1 + 2exp(-2𝜅𝜏)

3
− exp(-2𝜏) (2.18) 

となる。ここで、𝜏=𝑠/𝜆1, 𝜅= 𝜆1 𝜆2⁄ とする。Lewis の理論を用いて、空間分布を記述すると、 

〈𝑧〉 = 2𝜋 ∫ 𝑧𝑓(𝑟, 𝑑̂, 𝑠)𝑑(cos 𝜃)𝑑𝑟 = 𝜆1 (1 − exp [−
𝑠

𝜆𝑙
]) (2.19) 

〈𝑥2 + 𝑦2〉 = 2𝜋 ∫(𝑥2 + 𝑦2)𝑓(𝑟, 𝑑̂, 𝑠)𝑑(cos 𝜃)𝑑𝑟

=
4𝜆1

2

3
[𝜏 −

𝜅 + 1

𝜅
+

𝜅

𝜅 − 1
exp(−𝜏) −

1

𝜅(𝜅 − 1)
exp(−𝜅𝜏)] 

(2.20) 

〈𝑥𝑣𝑥 + 𝑦𝑣𝑦〉 = 2𝜋 ∫(𝑥𝑣𝑥 + 𝑦𝑣𝑦)𝑓(𝑟, 𝑑̂, 𝑠)𝑑(cos 𝜃)𝑑𝑟

=
2𝜆1

3
[1 −

𝜅

𝜅 − 1
exp(−𝜏) −

1

𝜅(𝜅 − 1)
exp(−𝜅𝜏)] 

(2.21) 

となる。この方程式は経路補正と最終的な横方向の位置と向きを得る。 

角度分布のモデル関数𝑔(𝑢)は式(2.16),(2.18) を満たす。𝑔(𝑢)の関数形は、 

𝑔(𝑢) = 𝑞[𝑝𝑔1(𝑢) + (1 − 𝑝)𝑔2(𝑢)] + (1 − 𝑞)𝑔3(𝑢) (2.22) 

である。0 ≤ 𝑝, 𝑞 ≤ 1とし、𝑢 = cos 𝜃である。 

𝑔1(𝑢) = 𝐶1exp[−𝑎(1 − 𝑢)]                                   − 1 ≤ 𝑢0 ≤ 𝑢 ≤ 1

= 𝐶1exp [−𝑎 (
𝜃2

2
+

𝜃4

4
+ ⋯ )]    

(2.23) 
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𝑔2(𝑢) = 𝐶2

1

(𝑏 − 𝑢)𝑑
                                               − 1 ≤ 𝑢0 ≤ 𝑢 ≤ 1

= 𝐶2

1

((𝑏 − 1) − sin2 (
𝜃
2))

𝑑 

(2.24) 

𝑔3(𝑢) = 𝐶3                                                                  − 1 ≤ 𝑢 ≤ 1 (2.25) 

となる。ここで、𝑎 > 0, 𝑏 > 0, 𝑑 > 0と𝑢0はモデルパラメータである。そして、𝐶𝑖は規格化定

数である。𝑔1(𝑢)は散乱のガウス分布を表し、𝑔2(𝑢)は広角𝜃のラザフォード散乱を記述する。 

角度分布の関数𝑔(𝑢) は𝑢 = 𝑢0で連続となるようにモデルパラメータを決める。 

𝑝𝑔1(𝑢0) = (1 − 𝑝)𝑔2(𝑢0) (2.26) 

𝑝𝑎𝑔1(𝑢0) = (1 − 𝑝)
𝑑

𝑏 − 𝑢0
𝑔2(𝑢0) (2.27) 

として、𝑎, 𝑏, 𝑑, 𝑢0と𝑝, 𝑞はそれぞれ依存している。パラメータ𝑎は、修正 Highland-Lynch-Dahl

方程式を用いて角度分布をきめると[28][29]、 

𝑎 =
0.5

1 − cos 𝜃0
 (2.28) 

そして、𝜃0は、 

𝜃0 =
13.6MeV

𝛽𝑐𝑝
𝑧𝑐ℎ√

𝑠

𝑋0
[1 + ℎ𝑐ln (

𝑠

𝑋0
)] 

(2.29) 

とする。𝜃0 = 𝜃𝑝𝑙𝑎𝑛𝑒
𝑟𝑚𝑠 はガウシアン近似された角度分布である。𝑝, 𝛽𝑐, 𝑧𝑐ℎは、入射粒子の運動

量、速度、電荷である。𝑋0は放射長である。 

モンテカルロシミュレーションの計算に使用した計算環境を表 2.2 に示した。 

 

表 2-2 計算環境 

項目 名称 

OS Scientific Linux CERN 6 (64bit) 

コンパイラ Intel C++ Compiler 13 

モンテカルロコード GEANT 4.10.01 

CPU Intel Core i7-4770 

メモリ DDR3 4GB 
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2.3. 結果 

2.3.1. MRI 向け磁石形状 

 図 2-8 に特異値分解法で求めた視野上に均一な磁場分布を形成する磁極形状を示す。横

軸は径方向の位置，縦軸は Z 軸方向の位置である。図 2-9 に最適化の結果得られた磁場強

度を示す。横軸は R 軸となす角である。最大 4 mm の凹凸を設けることで直径 400 mm の

球体中の磁場強度が 0.85 ppm 以下となり、目標とした 1 ppm 以下を達成した。 

図 2-5 の体系で求めた 3 次元磁場のうち、ビーム軸上の磁場強度の絶対値を図 2-10 に示

す。磁場強度は、アイソセンタからの距離が 1300 mm の位置で 3 mT 以下となった。Beam

軸方向の 0 ｍｍの位置がアイソセンタであり、1050 mm から 1641 mm がヨークの領域で

ある。 

 

 

図 2-8 軸対称体系で最適化した磁極形状 
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 図 2-9 MRI 視野境界における球面上の磁場強度  

 

 

図 2-10 ビーム軸上の磁場強度 
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2.3.2. 照射装置の構成 

陽子線ビームサイズの結果を図 2-11 と表 2-3 に示す。Case 1、2 では目標としたサイズ

10 mm を超えるが、Case 3 でヘリウムチェンバを用いることにより、サイズ 10 mm 以下

にできることがわかった。Case 4 ではヘリウムチェンバを用いることなくサイズ 10 mm 以

下にできるが、全てのモニタが磁場強度 0.3 T の環境下で動作する必要がある。 

 

 

図 2-11 アイソセンタにおける陽子線ビームサイズ 

 

表 2-3 アイソセンタにおけるビームサイズ [mm] 

Case 1 2 3 4 

He chamber w/ w/o w/ w/o w/ w/o w/ w/o 

70.2MeV 15.4 17.2 11.6 12.6 9.2 10.2 - 4.8 

220MeV 5.2 5.8 3.9 4.2 3.1 3.4 - 1.7 

 

図 2-8 の構成における MRI の回転角として 3 度とすることで全てのエネルギーの陽子線

がヨーク間を通過して体軸方向に照射野 400 mm を確保できることがわかった。図 2-12 に

MRI と陽子線の通過経路を示す。図 2-12 (a)は、y 方向のプラス側に+200 mm の位置に到

達する 70.2 MeV の陽子線の軌跡を示し、図 2-12 (b)は、y 方向のマイナス側に-200 mm の

位置に到達する 220 MeV の陽子線の軌跡を示す。偏向軌道の外側にヨークがある y 方向の

プラス側では、+200 mm の位置に到達する陽子線の軌道を考えると、MRI の磁場による偏

向量が大きい低エネルギーの陽子線が MRI のヨークに近い軌道となる。一方、y 方向のマ

イナス側では、-200 mm の位置に到達する陽子線の軌道を考えると、MRI の磁場による偏

向量が小さい高エネルギーの陽子線が MRI のヨークに近い軌道となる。図 2-13 にヨーク

間距離が最も狭くなるアイソセンタから 1050 mm の位置における陽子線のプロファイルを



37 

 

エネルギー毎に示す。各エネルギーでのプロファイルは、y 方向の-200 mm、0 mm、+200 

mm の位置を照射した場合のものである。ヨークに近づくのは 70.2 MeV の+200 mm を照

射した場合と 220 MeV の-200 mm を照射した場合である。どちらの場合にもヨークからの

距離が十分に確保できていることがわかる。 

 

図 2-12 磁場下における陽子通過経路。(a)70.2 MeV、(b)220 MeV。 

緑色の領域がヨークを表し、青線の四角が水ファントムを表す。 
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図 2-13 MRI を 3 度回転させた場合のヨーク位置における陽子線プロファイル。 

(a)70.2 MeV、(b)140.8 MeV、(c)220 MeV。緑色の領域はヨークを表す。  
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2.3.3. 線量分布の計算結果 

 図 2-14 に水ファントム中の立方体標的を照射した場合の線量分布を示す。図 2-14(a)が

MRI の磁場がない場合であり、図 2-14(b)が MRI の磁場がある場合である。MRI の磁場が

ある場合、磁場の影響により y 方向のマイナス側に向けて陽子線が偏向する。磁場がない場

合に比べて水面における位置は、y 方向のプラス側にシフトした位置となる。図 2-15 に３

つの深さにおける線量プロファイルを示す。磁場がある場合とない場合を重ねて示す。青が

磁場ありの場合、赤が磁場なしの場合である。図 2-15(a)が深さ 190 mm、(b)が深さ方向の

線量一様領域（SOBP：Spread Out Bragg Peak）の中心である深さ 230 mm、(c)が深さ 270 

mm である。また、左の図が x 方向、すなわち図 2-14 の紙面奥行方向であり、右の図 2-

15(b)が y 方向、すなわち図 2-14 の紙面上下方向である。ｘ方向と深さ 230 mm のｙ方向

については、線量分布中心の一様領域と線量分布端のペナンブラ領域共に線量分布はよく

一致している。一方、深さ 190 mm と 270 mm の y 方向については、標的領域は一致して

いるが、ペナンブラ領域にずれが生じている。 
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図 2-14 立方体標的に対する線量分布、(a)磁場なし、(b)磁場あり。 

黒線による四角は、標的であり線量を最適化した範囲。 
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図 2-15 立方体標的の線量プロファイル。青点は磁場ありの場合、 

赤点は磁場なしの場合。(a)深さ 190 mm、(b)深さ 230 mm、(c)深さ 270 mm。 

左図が x 方向、右図が y 方向。 
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 図 2-16 に x= 0 の断面におけるスポット毎の照射量を示す。図 2-16(a)が MRI の磁場な

しの場合、図 2-16(b)が MRI の磁場ありの場合である。磁場の有無に関わらず、深い位置

の照射量が多くなっている。磁場がなしの場合、y 方向のプラス側とマイナス側で対称な照

射量になっているのに対して、磁場がある場合、非対称な照射量となっている。特に、y = 

-50 mm 付近における照射量が y = +50 mm 付近における照射量に比べて多くなっている。

これは、y のプラス側にシフトした位置からの陽子線によって線量分布が形成されることか

ら、y のマイナス側を通過する陽子の数が減少するためと考えられる。このように MRI を

用いることで磁場の影響によりスポットの照射量に変化が生じるが、照射量の変化により

磁場の影響を吸収することで、磁場なしの場合と同等な線量分布が形成できる。 

 

図 2-16 立方体標的の各スポットの照射量。(a)磁場なし、(b)磁場あり。 

磁場なしの場合、y 方向に対称なのに対し、磁場ありの場合、y 方向に非対称となる。  
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図 2-17 に前立腺を標的とした場合の線量分布を示す。標的部分の線量分布は同等である。

左右両方向からの陽子線が MRI 磁場の効果により頭側から入射している。これは、陽子線

を反対方向から照射する場合、磁場の向きも反転するためである。表 2-4 にそれぞれの線量

分布の線量制約に対する値を示す。線量制約の項目と基準値は北海道大学病院陽子線セン

ターで用いられている項目と値である。両方の線量分布が全ての項目を満たしており、MRI

の磁場がある場合でも、磁場がない場合と同等の線量分布を形成することができる。 

 

図 2-17 前立腺に対する線量分布。(a)磁場なし、(b)磁場あり。 
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表 2-4 DVH 制約に対する結果 

部位 項目 基準値 MRI磁場なし MRI磁場あり 

PTV D95 [cGyE] 6300 6342.4 6319.4 

CTV D99 [cGyE] >6300 6305.0 6465.2 

Dmax [cGyE] <6930 6893.3 6587.0 

Rectum Dmax [cGyE] <6600 6766.0 6509.0 

V53Gy [%] <20 14.6 13.1 

V50Gy [%] <20 16.4 15.1 

V34Gy [%] <50 25.3 25.2 

V30Gy [%] <50 27.5 27.6 

Bladder Dmax [cGyE] <6600 6766.0 6581.0 

V63Gy [cc] <10 3.4 2.3 

V48Gy [%] <25 9.6 9.0 

V34Gy [%] <30 14.8 14.3 

V30Gy [%] <30 16.5 15.9 
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2.4. 考察 

 MRI 誘導陽子線治療システムを実現するためには、陽子線の照射と MRI の撮像が両立し

たシステムが必要である。システムの成立には、MRI 撮像装置に陽子線の通過経路を設け、

MRI の磁場下に対応した陽子線照射装置が必要である。本研究では、400 mm×300 mm の

陽子線照射野と直径 400 mm の MRI 視野を両立するため、オープン型 MRI を用い、ヨー

ク中心に陽子線の通過経路を設ける構成とした。この構成を採用することにより、MRI の

磁場下であっても従来の陽子線治療装置と同等の線量分布を形成できることを示した。 

 今回の MRI の検討では、軸対象な体系での磁極形状と鉄心形状の全体をそれぞれ最適化

した。軸対象な体系での検討により、直径 400 mm 視野の成立性は確認できたが、実際の磁

極形状の設計は 3 次元の鉄心形状を考慮した上で実施する必要がある。また、鉄心形状の

最適化については、さらに削減の余地がある。 

ビームサイズの計算では照射装置入り口におけるエミッタンスを０とした。すなわち、求

めたビームサイズは照射装置の散乱のみを反映したものであり、加速器に起因するビーム

サイズを反映していない。加速器に起因するビームサイズは、仮にアイソセンタまで真空中

を進んだと仮定して得られるビームサイズ𝜎vacである。照射装置の散乱によるビームサイズ

を𝜎scatとすると、実際のビームサイズ𝜎は、式(2.35)のように表すことができる。 

𝜎 = √𝜎vac
2 + 𝜎scat

2 (2.30) 

 実際の陽子線治療システムにおいて、ビームサイズが最小となる最大エネルギー220 MeV

のビームサイズ𝜎はおよそ 3mm である。この値は散乱による効果を含んだ値であり、𝜎vacは

3 mm 以下と考えられる。𝜎vacを最大の 3mm と仮定し、今回の計算結果である𝜎scat=9.2 mm

に対して𝜎を計算すると 9.7 mm となる。従って、加速器に起因するサイズを考えた場合に

も、目標とする 10 mm 以下になると考えられる。 

陽子線の通過経路を MRI のヨーク間に合わせる方法として、MRI を回転する代わりに照

射装置の方向を変更する方法もある。照射装置の方向を変更することで標的へ向かう経路

を体軸と垂直にすることができ、結果として体内における積分線量を減少させることがで

きる。一方、MRI を回転させた場合には、消磁した状態で陽子線を照射する場合、従来と

同じ体系となり品質保証（QA：Quality Assurance）等の作業が簡易となるメリットがある。 
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3. MRI 誘導陽子線システムが形成する LET 分布 

3.1. 緒言 

 近年、放射線治療における MRI 誘導が急速に普及している[30][31]。MRI は、CT や X

線透視などの従来の X 線による技術とは異なり、放射線による被曝の負担がなく優れた軟

組織のコントラストが得られるという利点を持つ。この特性は、標的と正常臓器の構造に基

づく患者の位置決めや、呼吸等による標的の動きの管理に特に有用である[32]。MRI を X

線治療システムに組み込むための研究や製品化が行われ[33][34]、最近の報告では、優れた

臨床結果と安全性の向上が実証されている[35][36][37]。 

陽子線は、X 線と比較して、標的形状に合致した線量分布の形成が可能であり、正常組織

の線量をより低減させることができる。そのため、陽子線治療では、標的の正確な位置決め

のための MRI 誘導が X 線治療と比較してより重要である。MRI 誘導陽子線治療システム

の概念とその設計はいくつかのグループによって検討されており[9][10][38]、シミュレー

シ ョ ン と 実 験 の 両 方 を 用 い た 実 現 可 能 性 に 関 す る 研 究 が 行 わ れ て い る

[10][39][40][41][42]。解析的な線量計算モデルでは、磁場中の陽子線が描く偏向軌道と中

心部のガウス形状の解析解だけでなく[43][44]、低線量の裾部も含めた横方向プロファイル

の詳細モデル化が[11][21]、磁場のない場合と同様に必要である[45][46]。Ｘ線では二次電

子の軌道だけが磁場の影響を受けるのに対し、陽子線では進行方向に対して垂直な磁場と

平行な磁場により、偏向、回転の影響を受ける。回転はビーム軌道にほとんど影響を与えな

いが、偏向は大きな影響を与える可能性があり、短い計算時間でビーム軌道を正確に解析す

る手法が提案されている[43][44]。横方向のプロファイルについては、Fuchs らが垂直磁場

下の線量およびエネルギー分布について詳細に解析した[16]。彼らは垂直磁場の分光効果に

より陽子線の内側と外側で最大 20 MeV という大きなエネルギー差が存在するが、横方向

の線量プロファイルはほとんど対称なガウス形状であることを示した。Padilla-Cabal らに

よる研究では、横方向プロファイルの低線量の裾部をモンテカルロシミュレーション

(MCS)と[11]、研究用双極磁石を用いた実験によりモデル化し検証した[21]。彼らは、陽子

線の横方向プロファイルについて低線量の裾部の非対称性が強磁場下で顕著になることを

示した。また、彼らは 2 つの独立した指数関数による裾関数を提案し、歪んだ横方向のプロ

ファイルを記述することができることを示した[11]。 

これらの非対称な横方向のプロファイルは、LET の横方向分布も垂直磁場下において非

対称になることを示唆するものである。臨床試験および臨床エビデンスにより、LET の増

加に伴い生物学的効果が増加することが示されているため（例えば、Bahn らによれば、LET

が 1 keV/μm 増加すると RBE が 0.1 増加する[47]）、LET は臨床結果への重要な寄与因子

であると考えられる[47][48][49][50]。線量平均 LET（LETd）分布の計算方法は、MCS や

[14][51]、解析モデルによる手法が複数開発されているが[52][53][54][55]、磁場のある場
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合の研究結果はない。空間的に変化する生物学的線量の計算や[56][57]、LET を基にした

照射量の最適化を行うには[58][59]、LETd の正確な評価が必要である。磁場下で観察され

た細胞の不活性化効率を解明するには、LETd 以外の未知のパラメータが必要だとする報告

がいくつかあるが、陽子の生物効果を推定するのに LET の役割の重要性が低下するわけで

はない[60]。 

本研究では、MCS を用いた垂直磁場存在下での単一ペンシルビームと走査された複数ペ

ンシルビームによる LETd 分布の定量的かつ系統的な解析を行う。まず、単一ペンシルビー

ムとして、水ファントムに入射するゼロエミッタンスビームに着目し、照射装置に依存しな

い単一ペンシルビームによる LETd 分布の基本的な特性を調べた。解析的な線量計算モデル

では、不均一性に起因する飛程や横方向プロファイルの変化を記述するため、ゼロエミッタ

ンスビームの集合として取り扱うことが一般的である。そのため、ゼロエミッタンスビーム

の挙動はそうした線量計算モデルの開発において重要である[61]。入射陽子のエネルギーと

磁場強度を変化させ、LETd の非対称性の傾向を調べた。磁場の強さは、2 章において検討

した MRI 装置の 0.3 T に対し、0.3 T における影響の定量化と高磁場への一般化のため、臨

床で一般的に使用されている MRI の磁場強度である 3T まで解析した。さらに、線量と

LETd の非対称性の相関を探った。最後に、より現実的な状況での LETd の挙動を明らかに

するために、有限エミッタンスビーム、単一エネルギーによる走査分布、立方体状の一様な

分布を形成する体積分布についても解析した。 
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3.2. 方法 

3.2.1. シミュレーションの体系と磁場配置 

シミュレーションは 2 つの体系で実施した。１つ目は、一辺が 40 cm の立方体である水

ファントムを考え、ファントム表面から位置と方向が揃ったゼロエミッタンスの陽子線ペ

ンシルビームを垂直に入射させた。以下、この体系を "ゼロエミッタンスビーム"と呼ぶ。2

つ目は、より現実的な条件を調べるため、照射装置を持つ体系について検討し、照射装置入

口からペンシルビームを入射させた（図 3-1）。水ファントムは、その表面がアイソセンタ

と一致するように設定した。照射装置のモデル化は、図 2-6 の Case 1 と同等である。以下、

この体系を "有限エミッタンスビーム"と呼ぶ。この体系では、アイソセンタでのビームサ

イズは磁場がない状態で 5.8 mm（220 MeV）から 17.2 mm（70.2 MeV）であり、現在の陽

子線治療装置とは最大で+8.9 mm の差がある。それぞれの体系に対して水ファントムの領

域内に 0〜3 T の均一磁場を印加し、その方向（図 3-1 の x 軸方向）はビーム軸に直交する

方向とした。水ファントムと走査電磁石以外の領域における磁場は０とした。 

 

 

図 3-1 計算体系。ゼロエミッタンスビームは水ファントム表面から、 

有限エミッタンスビームは照射装置先端から計算を開始する。 

磁場は水ファントム内のみに設定。 

  



49 

 

3.2.2. 陽子線の照射パターン 

ゼロエミッタンスと有限エミッタンスの両方のペンシルビームについて LETd 分布を解

析した。陽子線のエネルギーは、70.2, 140.8, 220 MeV の 3 つとした。次に、同じエネルギ

ーで有限エミッタンスのペンシルビームを走査する走査分布を作成した。10×10 cm2 の位

置に 5 mm 間隔でペンシルビームを配置し、すべてのペンシルビームに同じ線量を照射し

た。なお、走査電磁石の強度を MRI なしの場合と同じにすると、線量分布が y 軸の負の方

向に移動するため、線量分布の中心がビーム軸に一致するように、走査電磁石の強度を調整

して、水ファントムへの入射位置を y 軸の正の方向に移動させた。水ファントムへのビーム

入射角は、走査点からアイソセンタまでの距離が有限であるため（この場合、x 軸と y 軸

はそれぞれ 2.85 m と 3.43 m）、ペンシルビーム位置によって変化する。その結果、図 3-2 

に示すように、ペンシルビーム間でブラッグピーク（BP）の深さが異なる。BP の位置をフ

ァントム表面に平行に揃えるため、初期エネルギーを最大で 0.57 MeV（220 MeV，3 T）

だけ補正した。エネルギー補正により、BP 深さの最大変動幅は 1.9 mm から 0.3 mm に減

少した。 

最後に、2 × 2 × 2 cm3, 5 × 5 × 5 cm3, 10 × 10 × 10 cm3 の立方体標的を仮定し SOBP

を形成する体積分布を作成した。それぞれ深さ 26-28 cm, 23-28 cm, 18-28 cm に、有限エミ

ッタンスの陽子線を用いて線量分布を形成した。ビームエネルギーはそれぞれ 200.4 から

220 MeV、189.8 から 220 MeV、160.9 から 220 MeV である。各ペンシルビームの照射量

は、標的内が均一な線量分布となるように最適化した。走査電磁石の調整と初期エネルギー

の補正は、走査分布の場合と同様に実施した。 
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図 3-2 220 MeV の陽子線のブラッグピーク（BP）深さ。青点はエネルギー補正なし、オ

レンジの点はエネルギー補正あり、赤線は補正後のエネルギーを示す。 

 

3.2.3. 線量および LETd の計算 

Geant4（バージョン 10.1.p01）を用いてシミュレーションを行い、線量及び LETd 分布を

導出した[62][63]。電磁相互作用のモデルには G4EmStandardPhysics option 3 を用い、核

反応には Binary Cascade model を選択した。シミュレーションの検証は、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照射装置を用いて、磁場がない状態で行った[64]。

検証は、水中での深さ方向の積分線量分布と横方向の線量プロファイルについて、計算値と

測定値を比較した。さらに、磁場がある場合のビーム軌道のシミュレーションを解析的な計

算と比較した[43][44]。線量と LETd は水ファントムに対して計算し、計算グリッドサイズ

は横方向と深さ方向ともに 1 mm に設定した。シミュレーションは、ペンシルビームの場合

と走査分布の場合、1 つの磁場強度あたり 107 個の陽子について計算した。体積分布の場合、

1 ペンシルビームあたり 105 個の陽子について計算し、各ペンシルビームの分布を適切な重

みで積算して一様な線量分布を生成した。横方向プロファイルの統計的不確実性を低減す

るため、走査分布の場合、-5 mm ≤ x ≤ 5 mm に位置するボクセルの値を平均化した。LETd



51 

 

は次の式を用いてボクセルごとに計算した[65]。 

𝐿𝐸𝑇𝑑 =
1

𝜌

∑ 𝐸𝑑𝑒𝑝,𝑖 × 𝐿𝐸𝑇𝑖
𝑛
𝑖

∑ 𝐸𝑑𝑒𝑝,𝑖
𝑛
𝑖

(3.1) 

ここで、𝐸𝑑𝑒𝑝,𝑖と𝐿𝐸𝑇𝑖はそれぞれ𝑖番目の輸送ステップにおけるエネルギー損失と LET であ

り、𝑛はボクセルを通過する全ステップ数である。 ρ は水に対する相対密度であり、本研

究では水のみを扱うため１とした。一次粒子と二次粒子の陽子のステップのみを計算の対

象とし、アルファ粒子など陽子以外の二次粒子は計算の対象外とした。 

 

3.2.4. 評価 

・ゼロエミッタンスビームの LETd 分布 

ゼロエミッタンスビームの LETd 分布を、ビーム軌道に沿った深さ方向（s 軸）と横方向

（y 軸）に解析した。磁場が LETd に与える影響が顕著になる深さと磁場強度を明らかにす

るため、y 軸に沿ったビーム内側と外側において最大線量と 50%線量点での LETd 値を調査

した。以下、ビーム内側を左側、ビーム外側を右側と呼ぶ（図 3-5 参照）。 

一方、磁場がある場合、横方向の LETd 分布は BP 深さ付近で最も大きく歪むため、BP 深

さにおける LETd 分布を解析した。ここで、BP 深さとは、ペンシルビームにおいて y-z 平

面上で線量が最大となる深さと定義した。また、走査分布の場合は、磁場がゼロの場合の線

量最大点における LETd 値となる深さを BP 深さと定義した。これら 2 つの定義における

BP 深さの差は 0.4mm 以下である。まず、磁場 3T における横方向の LETd プロファイル

を、線量と線量平均エネルギー（Ed）のプロファイルと共に示す。Ed は、式（3.1）の LETi

を i 番目の輸送ステップのエネルギーに置き換えた値として定義される。次に、BP 深さに

おける LETd 値（ピーク線量の 100%、80%、50%、20%の点での LETd 値、それぞれ D100、

D80、D50、D20 と定義）について、3 T までの磁場上昇に伴う変化を解析した。 

 

・LETd と線量の非対称性の相関関係 

BP 位置での LETd と線量分布の非対称性の相関を調べるために、以下のパラメータを導

入した。まず、LETd の非対称性パラメータは以下のように定義した。 

𝑔𝐿𝐸𝑇 =
|𝐿𝐸𝑇𝑑,𝐿 − 𝐿𝐸𝑇𝑑,𝑅|

𝐿𝐸𝑇𝑑,𝐿 + 𝐿𝐸𝑇𝑑,𝑅

(3.2) 

ここで、𝐿𝐸𝑇𝑑,𝐿、𝐿𝐸𝑇𝑑,𝑅は、y 軸に沿った BP 位置において、左右の 50％線量点でそれぞれ

算出された LETd値である。一方、線量分布の非対称性パラメータを導出するために、Padilla-

Cabal が現象論的に導いた関数[11] 

𝑓(𝑥) = 𝐴 × {(1 − 𝑓𝐿 − 𝑓𝑅) × 𝐺(𝑥; 𝑥𝑚, 𝜎) + 𝑓𝐿 × LTail(𝑥) + 𝑓𝑅 × RTail(𝑥)} (3.3) 
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𝐺(𝑥; 𝑥𝑚, 𝜎) =
1

√2𝜋𝜎
exp [−

(𝑥 − 𝑥𝑚)2

2𝜎2
] 

LTail(𝑥) =
1

2𝛾𝐿𝜎exp (−
1

2𝛾𝐿
2)

exp [
(𝑥 − 𝑥𝑚)

𝛾𝐿𝜎
] erfc [

(𝑥 − 𝑥𝑚)

√2𝜎
+

1

√2𝛾𝐿

] 

RTail(𝑥) =
1

2𝛾𝑅𝜎exp (−
1

2𝛾𝑅
2)

exp [
(𝑥𝑚 − 𝑥)

𝛾𝑅𝜎
] erfc [

(𝑥𝑚 − 𝑥)

√2𝜎
+

1

√2𝛾𝑅

] 

を用いて線量分布を近似する。ここで、𝑓𝐿 と𝑓𝑅は、それぞれの左右の裾関数の全ピーク面

積（A）に対する割合を表し、𝑥𝑚と σ は中心ガウス分布の平均値と対応する標準偏差であ

る。𝛾𝑅、𝛾𝐿はそれぞれ左指数成分、右指数成分のパラメータである。 

 近似手順は以下の通りである。最初に横方向線量プロファイルを以下の二重ガウス関数

にて近似する。 

 𝑓𝐷𝐺(𝑥) = 𝐴′{(1 − 𝑤)𝐺(𝑥; 𝑥′
𝑚, 𝜎1) + 𝑤𝐺(𝑥; 𝑥′

𝑚, 𝜎2)} (3.4) 

ここで、𝜎1 < 𝜎2であり、5 つのパラメータ𝐴′, 𝑤, 𝑥′𝑚, 𝜎1,  𝜎2の値が得られる。𝜎2を除く全ての

パラメータは、その後の 2 回目の近似にて使用される。 

横方向線量プロファイルを式(3.3)の𝑓(𝑥)に対して、以下の目的関数𝛰 を最小化するよう

に𝐴, 𝑥𝑚, 𝜎, 𝑓𝐿 , 𝑓𝑅 , 𝛾𝑅 , 𝛾𝐿を求める。 

𝛰 =
 ∑ |𝑓(𝑥𝑖) − 𝐷𝑀𝐶(𝑥𝑖)|2

𝑖

𝑁
+ |max(LTail(𝑥𝑖)) − max(RTail(𝑥𝑖))|

2 (3.5) 

ここで、N はビンの数、i はビンのインデックスである。𝑥𝑚, 𝜎とガウス関数の係数の初期値

は、それぞれ前のステップで導出した𝑥′𝑚, 𝜎, and 𝐴′(1 − 𝑤)に設定した。これらの値が変動

する範囲は、±10％とした。近似結果の例を図 3-3 に示す。図 3-3(a)は磁場がない場合で

あり、(b)は磁場がある場合である。 

 このようにして求めた𝛾𝑅、𝛾𝐿から差と和の比を計算し、線量分布の歪みを表す値として 

𝑔𝐷𝑜𝑠𝑒 =
|𝛾𝐿 − 𝛾𝑅|

𝛾𝐿 + 𝛾𝑅
. (3.6) 

を計算した。𝑔𝐿𝐸𝑇と𝑔𝐷𝑜𝑠𝑒の相関は、BP 位置で 3T までの磁場強度について解析した。 
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図 3-3 横方向プロファイルのガウス分布と裾関数による近似。 

(a)磁場なし、(b)磁場あり。 
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・有限エミッタンスビーム、走査分布、体積分布における LETd 分布 

より現実的な条件下での LETd 分布を調べるために、有限エミッタンスビーム、走査分

布、体積分布の LETd 値を解析した。有限エミッタンスビームでは、ゼロエミッタンスビ

ームと同様に、3 つのビームエネルギー（70.2, 140.8, 220 MeV）に対して、BP 深さでの

LETd 値（y 軸方向に D100, D80, D50, D20 点での LETd 値）について、3 T までの磁場下にお

いて分析した。また、3 T までの磁場において、BP 位置での𝑔𝐿𝐸𝑇と𝑔𝐷𝑜𝑠𝑒の相関を解析した。

走査分布では、BP 深さでの LETd のプロファイルと走査分布の中心（D100 と定義）での LETd

値、および左右ペナンブラ領域の 80%、50%、20%の線量点における LETd 値を解析した。

最後に、体積分布について、proximal、center、distal の各深さの LETd プロファイルを解析

した。 
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3.3. 結果 

3.3.1. ゼロエミッタンスビーム 

ゼロエミッタンスビームの例として、220 MeV の 0 T と 3 T 磁場下における線量分布と

LETd 分布をそれぞれ図 3-4（a）、（b）と図 3-5（a）、（b）に示す。磁場がない場合、高 LETd

領域は BP の周りにアーチを形成し、その形状は y 軸を中心に対称である。磁場が大きくな

ると、アーチはビームの軌道に沿って動き、その形状は s 軸を中心にほぼ対称に保たれる。

磁場がない図 3-4(b)の場合、ブラッグピーク位置における LETd とその統計的不確かさは

4.65±0.02 keV/μm である。また、磁場がある図 3-5(b)の場合、ブラッグピーク位置の LETd

とその統計的不確かさは 4.65±0.02 keV/μm である。 
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図 3-4 ゼロエミッタンス 220 MeV 陽子ビームの 0 T における y-z 平面上の(a)線量分布と

(b)LETd 分布。 

 



57 

 

 

図 3-5 ゼロエミッタンス 220 MeV 陽子ビームの 3 T における y-z 平面上の(a)線量分布と

(b)LETd 分布。 
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図 3-6 では、3 T 磁場中の 70.2, 140.8, 220 MeV 陽子線の BP 深さでの LETd プロファ

イルを y 軸に沿って示している。図 3-6 には、線量と Ed のプロファイルが一緒に示されて

いる。70.2 MeV の場合、飛程が短いため、磁場は LETd のプロファイルにほとんど影響を

与えない。ビーム中心から離れた領域では散乱により平均エネルギーが減少するため、LETd

は増加する（図 3-6（a））。エネルギーが 140.8 MeV に増加すると、磁場の分光学的効果が

表れ、低エネルギーの陽子は内側へ、高エネルギーの陽子は外側へ移動する。この効果によ

りエネルギー分布の右側が持ち上げられ、その結果、高線量領域の大部分（ピーク線量の 6％

以上）において、図 3-6（b）の矢印で示す点まで、y の増加とともに Ed は増加し、LETd は

減少する。この効果は 220 MeV ビームにおいて顕著になり、右側でのビーム外周部の散乱

による Ed の減少は見られなくなった（図 3-6 (c)）。LETd は高線量領域（ピーク線量の 7%

以上）のほとんどで減少し、図 3-6 (c)の矢印の点までは y の増加と共に増加し、その先は

ほぼ一定になった。Padilla-Cabal らの研究[11]と同様に、線量分布は 140.8 MeV と 220 

MeV で非対称な裾部を持ち、LETd の非対称性が明確になるが、70.2 MeV では線量の裾部

と LETd がともにほぼ対称であることが確認された。 

図３-7(a)に BP 深さでのプロファイルを式(3.3)により近似した結果、得られた𝛾𝐿,𝛾𝑅の

値と、図 3-7(b)にその𝛾𝐿,𝛾𝑅から計算した𝑔𝐷𝑂𝑆𝐸を示す。𝛾𝐿,𝛾𝑅の大きさは、裾部の線量が大

きくなるほど、その値が大きくなる。磁場強度が大きくなるに従い、𝛾𝑅は大きくなり𝛾𝐿は

小さくなる。70.2MeV では、𝛾𝐿 , 𝛾𝑅とも磁場に対する大きさの変化は小さく、140.8 MeV

では磁場に対してほぼ線形に変化している。220 MeV では、2 T 付近まで𝛾𝐿 , 𝛾𝑅ともに

140.8 MeV より大きな傾きで変化しているが、2 T を超えた付近では𝛾𝑅の値が飽和してい

る。図３-7(b)では、𝛾𝐿 , 𝛾𝑅から計算した𝑔𝐷𝑂𝑆𝐸が磁場が強くなると共に大きくなっており、

磁場が強くなるほど横方向プロファイルの左右の歪みが大きくなることを示している。ま

た、エネルギーが高いほど𝑔𝐷𝑂𝑆𝐸の値が大きい。これは、エネルギーが高いほど BP 深さへ

到達するまでの距離が長く、磁場の影響を受ける距離が長いため、左右の歪みが大きくな

ることに起因している。 
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図 3-6 3 T 磁場中の BP 深さにおける線量（青色点）、LETd（オレンジ色点）、Ed（灰色点）

の y 軸方向の分布。線量分布は対数スケールで示す。(a) 70.2, (b) 140.8, (c) 220 MeV。矢

印は LETd と Ed の変曲点を示す。 
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図 3-7 ゼロエミッタンスビームの BP 深さでの線量分布プロファイルを近似した結果。

(a)パラメータ𝛾𝐿 , 𝛾𝑅、(b) 𝑔𝐷𝑂𝑆𝐸。 
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図 3-8 は、0 T と 3 T の磁場下でのビーム軌道（s 軸）に沿った LETd の分布である。各

深さにおいて、最大線量点(LETd,C)と左右のビームサイドの 50%線量点(LETd,L と LETd,R)

における LETd 値が一緒にプロットされている。磁場がない場合と 3T 磁場中の 70.2 MeV

では、3 つの値は s 軸に沿って縮退しているが、140.8 と 220 MeV では磁場によって縮退が

解かれ、BP 近傍の深さにおいて値の違いが大きくなっている。BP 深さより浅い位置の

LETd,C は、すべてのエネルギーで磁場の有無による違いはほとんど無かった。 

 

 

図 3-8 0 T(点線)および 3 T(実線)磁場下でのビーム軌道軸(s 軸)に沿った LETd プロファ

イル。ビーム中心の LETd 値（LETd,C）と左右のビームサイドの 50%線量点（LETd,L と LETd,R）

を合わせて示している。(a) 70.2, (b) 140.8, (c) 220 MeV。矢印は BP 深さと Distal 側 50%

線量(R50)の深さを示す。 
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図 3-9 は、磁場強度に対する BP 深さの LETd の横方向の変化を示している。最大線量の

100%、80%、50%、20%の位置で得られた LETd 値を一緒に示している。0 T、1.5 T、3 T

の磁場における BP 深さの LETd 値を、220 MeV の Distal 側 50％線量の深さの LETd 値と

ともに表にまとめた。70.2 MeV では、3 T までの磁場は LETd 値にほとんど影響しない。

一方、220 MeV では、磁場の増加とともに左ビーム側の LETd 値は増加し、右ビーム側の値

はほぼ線形に減少する。例えば、1.5 T と 3 T の磁場増加による D20 での LETd の変化は、

左ビーム側でそれぞれ 1.1 keV/μm と 2.1 keV/μm、右ビーム側でそれぞれ -1.1 keV/μm

と-2.1 keV/μm であった。0 T での値からの偏差は低線量領域でより大きかった。磁場に

対する LETd の挙動は、140.8 MeV では 220 MeV ビーム下よりも 0 T での値からの偏差

が小さいが、定性的に同じであった。 

 

図 3-9 BP 深さにおけるゼロエミッタンスビームの LETd 値。(a) 70.2, (b) 140.8, (c) 220 

MeV。 
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図 3-6 の結果は、横方向の線量分布が歪むと横方向の LETd プロファイルが非対称になる

ことを示している。両者の相関を示すために、BP 深さの D50 における LETd から導き出し

た𝑔𝐿𝐸𝑇（図 3-10（a））を、𝑔𝐷𝑜𝑠𝑒に対してプロットした（図 3-10(b)）。図 3-9(a)に示すよう

に、𝑔𝐿𝐸𝑇は、図 3-9 に示した LETd と磁場の線形関係を反映して、磁場強度とともに線形に

増加した。図 3-10(b)に示すように、𝑔𝐿𝐸𝑇と𝑔𝐷𝑜𝑠𝑒は互いに正の相関があり、異なるエネル

ギーでの曲線はよく一致した。 

 

図 3-10 (a) ゼロエミッタンスビームの磁場強度に対する𝑔𝐿𝐸𝑇の変化、(b) LETd と線量分

布の非対称性の相関。 
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3.3.2. 有限エミッタンスビーム 

図 3-11 は、3 T 磁場中の有限エミッタンス 220 MeV ビームの線量と LETd の分布を示し

ている。ゼロエミッタンスビームと同様に、s 軸の周りに高 LETd 領域のアーチが形成され

ている。ゼロエミッタンスビームとは異なり、アーチは y < -110 mm で 2 つに分かれる。

浅い方は主に水中で大きな散乱を受けた陽子により形成され、深い方は照射装置内で大き

な散乱を受けた陽子により形成される。深い方は高い LETd を持つが、分布を形成する陽子

の数はごくわずかである。例えば、図 8 の白い点における陽子のフルエンスは、BP 位置で

のフルエンスの 0.1%であり、臨床的な重要性は低い。ブラッグピーク位置における LETd 

とその統計的不確かさは 4.31 ± 0.02 keV/m である。 

図 3-12(a)に有限エミッタンスビームにおける BP 深さでのプロファイルを式(3.3)によ

り近似した結果、得られた𝛾𝐿,𝛾𝑅の値と、図 3-12(b)にその𝛾𝐿,𝛾𝑅から計算した𝑔𝐷𝑂𝑆𝐸を示

す。70.2 MeV と 140.8 MeV では、𝛾𝐿 , 𝛾𝑅とも磁場に対する大きさの変化はほとんどない。

220 MeV では、𝛾𝑅が磁場とともに大きくなるが、𝛾𝐿は磁場に対する変化がほとんどない。

これらの磁場に対する変化の大きさは、ゼロエミッタンスビームの場合と比べて小さい。 

図 3-12(b)に𝛾𝐿 , 𝛾𝑅から計算した𝑔𝐷𝑂𝑆𝐸を示す。70.2 MeV と 140.8 MeV では、𝛾𝐿 , 𝛾𝑅の値

と同様に磁場が大きくなった場合にも値の変化はほとんどない。220 MeV の場合のみ、磁

場の強さとともに大きくなるが、その変化の大きさはゼロエミッタンスビームの場合と比

べて小さい。 
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図 3-11 3 T の磁場下における有限エミッタンス 220 MeV 陽子ビームの y-z 平面での線

量と LETd の分布。白点におけるフルエンスは BP 位置におけるフルエンスの 0.1％。 
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図 3-12 有限エミッタンスビームの BP 深さでの線量分布プロファイルを近似した結果。

(a)パラメータ𝛾𝐿と, 𝛾𝑅、(b) 𝑔𝐷𝑂𝑆𝐸。 
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図 3-13 は、有限エミッタンスビームにおける BP 深部の LETd の磁場強度に対する変化

をプロットしたものである。プロットしたデータのうち、BP 深部の 0、1.5、3 T 磁場での

LETd 値を、220 MeV の Distal 側 50%線量の深さでの LETd 値とともに表にまとめた。70.2 

MeV の場合、LETd 値は横方向にはほとんど縮退しており、磁場の影響はほとんど受けてい

ない。220 MeV と 140.8 MeV のビームの LETd の挙動は、図 3-8 のゼロエミッタンスビー

ムと同様である。すなわち、磁場の増加とともに左側の LETd 値は増加するが、右側のそれ

はほぼ線形に減少した。しかし、磁場による影響はゼロエミッタンスの場合と比べて小さい。

例えば、220 MeV において、3 T での D20,L 点と D20,R 点の LETd 値の差は、有限エミッタン

スビームでは 3.5 keV/μm であったが、ゼロエミッタンスビームでは 4.2 keV/μm であっ

た。 

 

図 3-13 BP 深さでの有限エミッタンスビームの磁場強度に対する LETd 値。(a) 70.2, (b) 

140.8, (c) 220 MeV。 
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図 3-14 は、有限エミッタンスビームにおける𝑔𝐿𝐸𝑇の磁場強度に対する変化と、𝑔𝐷𝑜𝑠𝑒との

相関を示したものである。図 3-14(a)に示すように、𝑔𝐿𝐸𝑇は磁場強度に対して直線的に増加

するが、その増加率はゼロエミッタンスビームの場合より小さい。図 3-14 (b)に示すよう

に、220 MeV と 140.8 MeV のビームでは𝑔𝐿𝐸𝑇と 𝑔𝐷𝑜𝑠𝑒の間に正の相関が見られたが、異

なるエネルギーのデータ間で見られた一致（図 3-10(b)）は観察されなかった。70.2 MeV 

ビームでは、𝑔𝐿𝐸𝑇と𝑔𝐷𝑜𝑠𝑒の両方が小さく、相関を特定することは困難であった。 

 

図 3-14 (a) 有限エミッタンスビームの磁場強度に対する𝑔𝐿𝐸𝑇の変化、(b) LETd と線量分

布の非対称性の相関。 
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3.3.3. 走査分布の LETd 分布 

図 3-15 は、3 T の磁場中で 220 MeV のビームをスキャンしたときの線量と LETd の分布

を示したものである。高線量領域の LETd は横方向には変化していないが、磁場端で左右非

対称が見られた（矢印で示す）。ブラッグピークの深さでの走査分布の中心における LETd

とその統計的不確かさは 4.57 ± 0.06 keV/μm である。 

図 3-16 は、0 T と 3 T の磁場下における BP 深さの横方向の線量と LETd の分布である。

220 MeV、無磁場では、LETd は散乱によるエネルギー減少のため、左右のペナンブラで 4.3 

keV/μm (磁場中心)から 4.5 keV/μm (D20) とわずかに増加し、3T 磁場では左で 1.4 keV/

μm 増加、右で 1.1 keV/μm 減少していることがわかる。LETd の横方向の変化はエネル

ギーの減少に伴い減少し、70.2 MeV では磁場の存在に関わらずほぼ平坦な LETd 分布が観

測された。 

図 3-17 は、磁場中心（D100）と左右のペナンブラの 80%、50%、20%の線量点における

LETd の値を示している。ゼロエミッタンスビームおよび有限エミッタンスビームの結果（図

3-9 と図 3-13）と同様に、70.2 MeV の LETd は 3T までの磁場の影響をほとんど受けず、

220 MeV と 140.8 MeV ビームでは、LETd 分布の左右差は磁場の増加とともに徐々に拡大

する。1.5 T と 3 T の磁場中では、磁場の増加による D20 での LETd の変化は、左側でそ

れぞれ 0.7 keV/μm と 1.2 keV/μm、右側でそれぞれ -0.8 keV/μm と -1.3 keV/μm であ

った。 

 表 3-1 にブラッグピーク深さ、表 3-2 にブラッグピークより深い側の線量 50%深さにお

ける LETd の値を示す。ゼロエミッタンスビーム、有限エミッタンスビーム、走査分布に対

し、磁場 0 T、1.5 T、3 T のそれぞれ横方向 7 か所についてまとめた。 
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図 3-15 磁場 3 T で 220 MeV をスキャンした場合の y-z 平面における(a)線量と(b) 

LETd の分布。矢印の位置に左右の非対称性が表れている。 
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図 3-16 横方向 y 軸上の線量分布（0 T：青色点、3 T：灰色点）および LETd 分布 

(0 T：オレンジの点、3 T：黄色の点）。(a) 70.2, (b) 140.8, (c) 220 MeV。 
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図 3-17 BP 深部における磁場強度に対する走査分布の LETd 値。(a) 70.2, (b) 140.8, (c) 

220 MeV。D100、D80、D50、D20 は中心線量のそれぞれ 100%、80%、50%、20%の位

置、L と R はそれぞれビームの左側と右側を示す。 
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表 3-1 ブラッグピーク深さにおける LETd の値 (keV/m) 

Energy 70.2 MeV   140.8 MeV   220 MeV 

Magnetic Field 0 T 1.5 T 3 T 
 

0 T 1.5 T 3 T 
 

0 T 1.5 T 3 T 

Zero-emittance pencil beam                   

D20,L 4.68  4.90  5.29  
 

4.95  5.77  6.52  
 

4.68  5.80  6.81  

D50,L 4.54  4.71  5.01  
 

4.76  5.29  5.76  
 

4.52  5.26  5.99  

D80,L 4.49  4.58  4.79  
 

4.68  4.98  5.21  
 

4.43  4.82  5.22  

D100 4.46  4.51  4.67  
 

4.64  4.58  4.62  
 

4.39  4.38  4.31  

D80,R 4.49  4.47  4.54  
 

4.68  4.42  4.12  
 

4.41  3.94  3.48  

D50,R 4.54  4.47  4.47  
 

4.76  4.30  3.84  
 

4.52  3.73  2.99  

D20,R 4.67  4.56  4.51  
 

4.93  4.24  3.59  
 

4.66  3.51  2.56  

Finite-emittance pencil beam 
         

D20,L 4.80  4.97  5.30  
 

4.89  5.19  5.43  
 

4.86  5.79  6.46  

D50,L 4.73  4.88  5.19  
 

4.77  4.96  5.11  
 

4.74  5.34  5.81  

D80,L 4.73  4.86  5.14  
 

4.69  4.82  4.82  
 

4.68  5.06  5.27  

D100 4.70  4.82  5.06  
 

4.68  4.64  4.52  
 

4.67  4.75  4.61  

D80,R 4.74  4.79  4.98  
 

4.69  4.49  4.25  
 

4.71  4.33  3.88  

D50,R 4.72  4.78  4.94  
 

4.72  4.42  4.08  
 

4.76  4.13  3.45  

D20,R 4.78  4.78  4.88  
 

4.88  4.44  3.93  
 

4.92  3.93  3.04  

Scanned field 
           

D20,L 5.31  5.38  5.46  
 

5.45  5.62  5.94  
 

4.45  5.13  5.65  

D50,L 5.27  5.28  5.35  
 

5.34  5.44  5.60  
 

4.35  4.65  5.02  

D80,L 5.26  5.24  5.27  
 

5.27  5.31  5.40  
 

4.27  4.37  4.55  

D100 5.25  5.27  5.26  
 

5.29  5.27  5.24  
 

4.28  4.24  4.27  

D80,R 5.25  5.32  5.23  
 

5.30  5.25  5.15  
 

4.25  4.07  4.04  

D50,R 5.28  5.31  5.20  
 

5.34  5.20  5.00  
 

4.36  3.89  3.63  

D20,R 5.31  5.32  5.17    5.47  5.16  4.81    4.47  3.70  3.20  
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表 3-2 ブラッグピークより深い側の 50%線量深さにおける LETd の値 (keV/m) 

Energy 70.2 MeV   140.8 MeV   220 MeV 

Magnetic Field 0 T 1.5 T 3 T 
 

0 T 1.5 T 3 T 
 

0 T 1.5 T 3 T 

Zero-emittance pencil beam                   

D20,L 8.80  9.21  9.71  
 

8.76  9.27  9.83  
 

7.47  8.27  8.65  

D50,L 8.60  8.91  9.30  
 

8.62  8.91  9.32  
 

7.35  7.89  8.14  

D80,L 8.51  8.68  8.96  
 

8.55  8.67  8.90  
 

7.33  7.60  7.66  

D100 8.47  8.52  8.64  
 

8.52  8.36  8.33  
 

7.28  7.18  6.81  

D80,R 8.51  8.42  8.39  
 

8.55  8.15  7.88  
 

7.36  6.86  6.23  

D50,R 8.60  8.38  8.23  
 

8.61  8.03  7.52  
 

7.39  6.64  5.65  

D20,R 8.80  8.47  8.20  
 

8.75  7.93  7.14  
 

7.52  6.40  4.99  

Finite-emittance pencil beam 
         

D20,L 9.23  9.18  8.70  
 

8.51  8.93  9.11  
 

7.50  8.07  8.19  

D50,L 9.18  9.06  8.59  
 

8.56  8.80  8.85  
 

7.37  7.79  7.78  

D80,L 9.15  9.05  8.51  
 

8.52  8.72  8.67  
 

7.31  7.51  7.37  

D100 9.15  8.98  8.38  
 

8.49  8.58  8.39  
 

7.36  7.21  6.72  

D80,R 9.15  8.96  8.29  
 

8.52  8.42  8.17  
 

7.35  6.97  6.29  

D50,R 9.16  8.93  8.21  
 

8.51  8.36  8.00  
 

7.42  6.77  5.79  

D20,R 9.19  8.95  8.15  
 

8.61  8.31  7.73  
 

7.48  6.61  5.30  

Scanned field 
           

D20,L 8.10  8.09  8.08   8.29  8.43  8.87   7.91  8.31  8.80  

D50,L 8.08  7.98  8.21   8.31  8.23  8.69   7.72  7.79  8.07  

D80,L 8.06  7.99  8.03   8.26  8.07  8.52   7.53  7.68  8.10  

D100 8.03  8.01  8.01   8.24  8.13  8.38   7.69  7.54  7.37  

D80,R 8.04  8.07  7.93   8.33  8.08  8.35   7.75  7.39  7.36  

D50,R 8.08  8.02  7.94   8.33  8.06  8.16   7.88  7.14  6.98  

D20,R 8.17  8.11  7.88   8.36  7.96  7.81   8.05  7.34  6.49  
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3.3.4. 体積分布の LETd 分布 

図 3-18 から図 3-20 に 3 T の磁場下における体積分布の線量と LETd を示す。図 3-18

は 2×2×2 cm3、図 3-18 は 5×5×5 cm3、図 3-18 は 10×10×10 cm3 の分布である。それ

ぞれの線量分布に縦線で示す線上の線量と LETd のプロファイルを図 21 から図 23 に示す。

7 つの横方向線量点（D20,L, D50,L, D80,L, D100, D80,R, D50,R, D20,R）における LETd の値は標的

のサイズ毎に表 3-3 から表 3-5 にまとめた。図 3-19 の線量分布の中心における LETd の統

計的不確かさは 1.99±0.19 keV/μm であった。 

図 3-19 と表 3-4 に示すように、中型の体積分布（5×5×5 cm3）では、LETd の歪みは

Distal で最も大きく、次いで Central、Proximal である。例えば、D20,L と D20,R の位置での

LETd の差は、Proximal では 2.83 keV/μm であったが、Distal では 4.03 keV/μm に増加し

た。体積分布が 10×10×10 cm3 より大きい場合、D20,L と D20,R の位置での LETd の差は小

さくなり、深さへの依存性は小さくなる。図 3-20 および表 3-5 に示すように、深さが d = 

19 cm（Proximal）から d = 27 cm（Distal）まで変化すると、2.41 keV/μm から 2.97 keV/

μm に変化する。5×5×5 cm3 に比べて 10×10×10 cm3 の体積分布の LETd の歪みが小さ

いのは、ペンシルビームの重なりの程度が大きいことに関連していると思われる。解析した

すべての体積分布の大きさと深さにおいて、左右の D20 位置の LETd の差は 2 keV/μm よ

り大きい。 

図 3-20 と表 3-5 に示すように、ペナンブラ領域での LETd の変動は、3 つの深さすべて

において、ビーム内側でビーム外側よりも大きくなっていることがわかる。例えば、D100 か

ら D20,L までの LETd の変動は 2.24 keV/μm であるのに対し、中心深さの D100 から 

D20,R までは-0.53 keV/μm であった。表 3-4、表 3-6 に示すように、この傾向は解析したす

べての体積分布で同様であった。 
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図 3-18 2×2×2 cm3 の線量分布と LETd 分布。 

縦線は図 3-21 のプロファイル位置を示す。 
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図 3-19 5×5×5 cm3 の線量分布と LETd 分布。 

縦線は図 3-22 のプロファイル位置を示す。 
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図 3-20 10×10×10 cm3 の線量分布と LETd 分布. 

縦線は図 3-23 のプロファイル位置を示す。 
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図 3-21 2×2×2 cm3 の深さ 270mm における Y 方向の線量と LETd のプロファイル 

 

 

図 3-22 5×5×5 cm3 の Y 方向の線量と LETd のプロファイル。(a)深さ 235 mm、(b) 深

さ 255 mm、(c) 深さ 275 mm。 
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図 3-23 10×10×10 cm3 の y 方向の線量と LETd のプロファイル。 

(a)深さ 270 mm、(b) 深さ 230 mm、(c) 深さ 190 mm。 
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表 3-3 2×2×2 cm3 体積分布の深さ 27 cm における LETd 値（keV/μm）。 

Lateral positions LETd values (keV/m) 

D20,L 4.16  

D50,L 3.50  

D80,L 3.39  

D100 2.79  

D80,R 2.44  

D50,R 2.08  

D20,R 2.16  

 

表 3-4 5×5×5 cm3 体積分布の深さ 23.5, 25.5, 27.5 cm における LETd 値（keV/μm）。 

Lateral positions Distal depths 

Proximal (d = 23.5 cm) Central (d = 25.5 cm) Distal (d = 27.5 cm) 

D20,L 4.17 4.52 6.3 

D50,L 3.54 4.06 5.37 

D80,L 3.02 3.28 4.71 

D100 1.81 2.17 3.11 

D80,R 1.31 1.71 2.74 

D50,R 1.17 1.52 2.46 

D20,R 1.34 1.64 2.33 

 

表 3-5 10×10×10 cm3 体積分布の深さ 19, 23, 27 cm における LETd 値（keV/μm）。 

Lateral positions Distal depths 

Proximal (d = 19 cm) Central (d = 23 cm) Distal (d = 27 cm) 

D20,L 3.55  4.20  4.90  

D50,L 3.04  3.51  4.34  

D80,L 2.58  2.81  3.64  

D100 1.47  1.76  2.85  

D80,R 1.06  1.39  2.38  

D50,R 1.04  1.27  2.19  

D20,R 1.15  1.23  2.09  
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3.4. 考察 

 MRI 誘導陽子線治療システムの生物学的効果を評価するためには、磁場下における線量

および LETd 分布を包括的に解析することが必要である。LETd は陽子線の相対生物学的効

果（RBE）を決定する重要な因子であり、最近の臨床エビデンスにより陽子線治療患者の副

作用との関連性が示されていることから、重要性が高まっている。この研究では、LETd に

対する磁場の影響を初めて調査し、陽子線治療の有害事象の発生に関連する可能性を示し

た。陽子線の進行方向に対して横方向の磁場は、BP 深さ付近のペンシルビームの横方向の

LETd 分布を分光効果により歪ませること、および、BP 深さでの歪みの大きさは、線量の非

対称性が顕著になる高エネルギーと高磁場下で増加することが示された。ゼロエミッタン

スビームでは、臨床用 MRI 誘導 X 線治療装置で用いられている 1.5 T の磁場において[66]、

左右の D20 の位置における LETd の差が比較的大きかった。LETd の差は 140.8 MeV で 1.5 

keV/μm、220 MeV で 2.3 keV/μm であった。照射装置を通過した有限エミッタンスビー

ムでは、LETd の歪みはゼロエミッタンスビームより小さく、同じ 1.5 T の磁場下で 140.8 

MeV と 220 MeV でそれぞれ 0.7 keV/μm と 1.9 keV/μm であった。最近の臨床研究では、

LETd が 1keV/μm 増加すると RBE が 0.1 増加することが報告されており[47]、磁場下に

おける LETd の差は臨床的に重要で RBE の推定に考慮されるべきものである。 

LETd 分布の計算時間を短縮するため、磁場がない場合の解析モデルがいくつか開発され

ている。Wilkens[52]と Sanchez-Parcerisa[53]は、各深さのペンシルビームについて横方向

に一定の LETd 分布を仮定している。また、Hirayama の研究[54]では、一次成分とハロー

成分に異なる LETd 値を割り当てることにより、横面における LETd 分布の変動が盛り込ま

れている。本研究の結果は、磁場下での LETd モデルのさらなる拡張が必要であることを

示した。一次成分の LETd に加えて、横方向に非対称な LETd 分布を考慮し、核破砕によ

るハロー成分について偏向するビームの内側と外側の LETd を別々に割り当てる必要があ

る。 

本研究のシミュレーション結果から、エミッタンスの大きなビーム（すなわち、走査分布

＞有限エミッタンスビーム＞ゼロエミッタンスビーム）ほど LETd の歪みは小さいことが確

認された。一般に、多数のペンシルビームが重なる臨床磁場では、LETd の歪みは走査分布

よりさらに小さくなることが予想される。しかし、最も深い位層やビームの内側のペナンブ

ラ領域では、ビームの重なりが他の位置よりも少なくなるため、体積分布のシミュレーショ

ンで示唆されたように、LETd の歪みは無視できない可能性がある。この仮定を検証するた

め、患者体系によるさらなる調査が必要である。また、第 2 章で検討した装置構成の磁場強

度 0.3 T では、特に臨床に近いエミッタンスの大きなビームの場合、磁場による歪みの効果

は小さく LETd の磁場による変化は無視し得る程度であることがわかった。 

この研究の LETd 解析は、一次陽子と二次陽子に起因するものに限定した。陽子線が生物

学的効果に寄与していることは明らかであるが、α 粒子や反跳重粒子など陽子線以外の二
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次粒子も生物学的損傷を与える可能性がある。Grassberger ら[67]によれば、反跳重粒子が

与える生物学的損傷を定量化することは依然として困難であるが、α 粒子のエネルギー付

与と生物学的影響の関係は否定できないとのことである。したがって、MRI 誘導陽子線治

療システムの生物学的影響をより正確に評価するためには、磁場下におけるα粒子の LETd

の解析が望まれる。 

本研究のもう一つの制限は、MRI 装置のフリンジ磁場を考慮に入れていないことである。

以前の研究[9]で示されているように、フリンジ磁場のために、ペンシルビームの経路はフ

ァントム表面に到達する前に偏向し、それに応じて BP の位置は-y 方向にシフトする。フリ

ンジ磁場があっても同じ BP 位置を保つためには、より高いエネルギーのビームを使用し、

陽子ビームを走査電磁石で+y 方向に偏向させてフリンジ磁場の影響を打ち消す必要がある

[9]。MRI の磁石は常にフリンジ磁場を発生させるので、今後その効果を検証していく必要

がある。 

MRI 誘導陽子線治療システムの臨床応用の前に、磁場下における陽子線の生物学的効果

を細胞実験によって評価する必要がある。これまでのところ、同じ LETd のビームでも陽子

線の進行方向と平行な縦磁場の有無で細胞不活性化効率に大きな差があることが報告され

ているが、そのメカニズムは未だ不明である[60]。陽子線の進行方向に垂直な垂直磁場では

この現象は見られないが、細胞不活性化効率に対する磁場の影響については、LET の影響

の研究に加えて、さらに検討が必要かもしれない。磁場下での細胞不活性化機構を解明する

方法の一つとして、ナノメートルサイズのトラック構造のシミュレーションがある[68]。計

算能力の向上により、このようなシミュレーションが現実的になってきており、今後、マク

ロな LETd とミクロなトラック構造の両方の側面から、MRI 誘導陽子線治療システムの生

物効果を研究する必要がある。 
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4. 総括 

本章では、１章から 3 章までの研究成果を総括する。 

第１章の序論では、研究の背景及び既存の研究における課題と本研究の目的を示した。近

年、軟組織の視認性に優れた MRI 用いた MRI 誘導Ｘ線治療システムが実用化され、X 線治

療の高精度化が大きく進んだ。MRI を用いることで、被曝することなくマーカーレスで標

的のリアルタイムの位置を計測できるため、腫瘍周辺の正常組織への線量を低減すること

ができる。腫瘍への線量集中性が X 線に比べて高い陽子線治療においても MRI 誘導の搭載

に向けた研究が進められている。MRI の磁場が陽子線の軌道やモニタ精度に影響を与える

ため、MRI と陽子線を組み合わせる構成は自明ではない。また、MRI 装置と陽子線照射装

置を組み合わせるために従来の陽子線照射装置の機能を絞れば治療可能な症例が減り普及

への妨げとなる。さらに、陽子線治療では X 線治療と異なり LET の考慮が必須であるが、

磁場下における LET はこれまでに検討されたことがなかった。そこで、本研究の目的は、

MRI 誘導陽子線治療システムの実現に向け、従来の陽子線治療システムの性能を維持した

MRI 誘導陽子線治療システムの構成と、これまで未解明である LET に対する磁場の寄与を

明らかにすることである。 

第２章では、従来陽子線治療装置の性能を維持したまま MRI 装置と陽子線照射装置を組

み合わせた構成を明らかにした。従来の陽子線照射装置と同等の性能として、照射野サイズ

400 mm×300 mm、ビームサイズ 10 mm 以下を目標値とした。また、MRI の視野として直

径 400 mm を目標値とした。陽子線の大照射野と、MRI の大視野を両立する構成として、

オープン MRI のヨーク中心に陽子線の経路を設ける構成を考案し、MRI 磁石の構成とその

磁場下で陽子線が形成する線量分布を解析した。ビームサイズが既存システムと同等の 10 

mm 以下となること、および既存システムと同様の線量分布を形成できることを示した。 

第３章では、MRI 装置と陽子線照射装置を組み合わせたシステムが形成する線量分布と

LET 分布について解析した。垂直磁場によって偏向された陽子線は、横方向の線量分布が

非対称に歪むことが知られている。これまで解析されたことがなかった LET 分布について

も、線量分布と同様に歪むと考え、線量分布と LET 分布の歪みを定量化した。その結果、

陽子線のエネルギーが高いほど、磁場が強いほど線量分布と LET 分布が歪むこと、および、

線量分布と LET 分布の歪みには相関があり線量分布が歪むほど LET 分布も歪むことを示

した。本章では、陽子線の磁場下における挙動が明確となる 3T という高磁場まで解析して

定量化することで、第 2 章で検討した 0.3 T における影響を明らかにすることができると考

えた。結果として、1T を超えるような高磁場下では、磁場による LET の変化が臨床に与え

る影響を考慮する必要があるものの、0.3 Ｔという低磁場のシステムでは、磁場による LET

の変化に対して特別な考慮が必要ないことがわかった。 

以上の第１章から第３章までの結果により、MRI 誘導陽子線治療システムの構成と LET

に対する磁場の寄与を示した。本研究は、従来陽子線治療システムの性能を維持した MRI
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誘導陽子線治療システムの具体的な構成と、磁場下における LET の分布を初めて示したも

のである。MRI 誘導陽子線治療システムの早期実現を願うとともに、本研究が実現に向け

た一助となれば幸いである。 
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