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YAP(Ce)シンチレータの性能評価と⾼分解能エックス線カメラへの応⽤に関する研究 

 

要旨 

緒⾔ 

 近年、標的アイソトープ治療に⽤いる核種としてアルファ線放出核種が注⽬されている。
これらのアルファ線放出核種の多くは 80 ~ 90 keV 程度の特性エックス線も放出するため、
標的アイソトープ治療⽤アルファ線放出核種の臨床応⽤に向けた⼩動物実験では臨床⽤シ
ンチレーションカメラを⽤いた特性エックス線イメージングが⾏われている。しかし、臨床
⽤シンチレーションカメラではアルファ線放出核種分布の⾼空間分解能画像を得ることが
難しく、低エネルギーエックス線⽤⾼空間分解能シンチレーションカメラの開発が望まれ
ている。 

 YAlO3:Ce (YAP(Ce))シンチレータは低エネルギー放射線に対して⾼い固有空間分解能を
有しているシンチレータであり、低エネルギーエックス線⽤⾼空間分解能シンチレーショ
ンカメラの開発に有望なシンチレータである。⼀⽅で、YAP(Ce)の物理特性は添加されてい
る Ce 濃度に依存する事が知られており、⾼空間分解能な YAP(Ce)イメージング検出器の開
発には適切な Ce 濃度を有する YAP(Ce)を⽤いる必要がある。しかし、低エネルギーエック
ス線⽤⾼空間分解能イメージング検出器の開発に適した YAP(Ce)の Ce 濃度は明らかにされ
ていない。本研究の⽬的は低エネルギーエックス線⽤⾼空間分解能イメージング検出器の
開発に適した YAP(Ce)の Ce 濃度を明らかにすること及び低エネルギーエックス線⽤⾼空間
分解能 YAP(Ce)カメラを開発し、開発したカメラで標的アイソトープ治療⽤アルファ線放
出核種 At-211 を投与した⼩動物の⾼空間分解能イメージングを実現することとした。 
 

⽅法 

 本研究では含有する Ce 濃度が 0.05% Ce、1% Ce、2% Ce である 3 種類の YAP(Ce)シンチ
レータ間で性能⽐較を⾏った。全ての YAP(Ce)シンチレータのサイズは 10 mm × 10 mm × 

0.5 mm とした。それぞれの YAP(Ce)を⾼量⼦効率型光電⼦増倍管(Photomultiplier tube : PMT) 

の受光⾯の中⼼に設置し、662 keV ガンマ線、122 keV ガンマ線、60 keV ガンマ線及び 32 ~ 

35 keV エックス線を YAP(Ce)に照射してそれぞれの放射線に対するエネルギースペクトル
を取得した。取得したエネルギースペクトルを⽤いて YAP(Ce)シンチレータの発光量、エネ
ルギー分解能及び⾮線形性の評価を⾏った。また、60 keV ガンマ線を YAP(Ce)に照射する
ことで⽣じた⾼速 PMT からの信号をデジタルオシロスコープに送信し発光減衰曲線を取得
して発光減衰時間を算出した。 

 上記の⽐較にて優れた性能を有していた Ce 濃度を含有する YAP(Ce)を⽤い、イメージン
グ検出器の開発を⾏った。38 mm × 38 mm × 1 mm の YAP シンチレータと位置有感型光電⼦
増倍管を光学結合しエックス線イメージング検出器を開発し、視野外放射線を遮蔽するた
めに開発した検出器をタングステン容器に⼊れた。タングステン容器はパラレルホールコ



リメータとピンホールコリメータを切り替えて装着できる構造とし、撮像⽬的に応じたコ
リメータを使⽤できる低エネルギーエックス線⽤ YAP(Ce)カメラを開発した。開発したエ
ックス線カメラシステムを⽤いて１MBq の At-211-NaAt を投与したマウスの撮像を⾏った。
5 mm 厚パラレルホールコリメータを装着し 15 分間撮像を⾏いマウスの全⾝像を得た。ま
た、コリメータを 1 mm 径ピンホールコリメータに切り替えて撮像を⾏いマウスの甲状腺の
20 分撮像拡⼤画像及び 60 分撮像拡⼤画像を得た 

 

結果 

 エックス線及びガンマ線に対する YAP の発光量と Ce 濃度の間には正の相関が確認され
た。0.05% Ce 添加、1% Ce 添加及び 2% Ce 添加 YAP の 60 keV ガンマ線に対するエネルギ
ー分解能はそれぞれ、24.4 %FWHM、20.8 %FWHM、18.4 %FWHM となり、Ce 濃度とエネ
ルギー分解能の間には負の相関が存在した。⾮線形性は Ce 濃度が上昇することでわずかに
⼤きくなった。発光減衰時間は Ce 濃度と負の相関関係を有し、0.05% Ce 添加、1% Ce 添加
及び 2% Ce 添加 YAP の発光減衰時間はそれぞれ、46.3 ns、39.6 ns、33.2 ns となった。以上
の結果より 2%Ce 添加 YAP が低エネルギーエックス線⽤イメージング検出器に⽤いるシン
チレータとして適していることが明らかになった。 

 2%Ce 添加 YAP を⽤いてエックス線イメージング検出器を開発した。開発した検出器の
60 keV ガンマ線に対する固有空間分解能は 1.2mm FWHM、エネルギー分解能は 22% FWHM

であった。開発したエックス線カメラに 5 mm 厚パラレルホールコリメータを装着した際の
システム空間分解能及び感度はコリメータ表⾯から 10㎜の距離でそれぞれ 3.8 mm FWHM、
8 × 10-4 となった。⼀⽅で 1 mm 径ピンホールコリメータ装着時のシステム空間分解能及
び感度はコリメータ表⾯から 10 mm の距離でそれぞれ 1.8 mm FWHM、3.5 × 10-4 となっ
た。 

 マウスの撮像を⾏い、At-211 のマウス体内の全⾝分布画像及び甲状腺の⾼空間分解能画
像を得ることに成功した。本研究で得られたマウスの全⾝画像では、従来の臨床⽤装置では
観察できなかった低い集積部位も観察可能であった。ピンホールコリメータで撮像した甲
状腺拡⼤画像では、甲状腺の形状を描出することに成功した。 

  

結論 

 本研究では、Ce 濃度が異なる YAP(Ce)シンチレータの性能⽐較を⾏い、低エネルギーエ
ックス線及びガンマ線⽤イメージング検出器には 2%Ce 添加 YAP(Ce)が最も適しているこ
とを明らかにした。2%Ce 添加 YAP(Ce)を⽤いて低エネルギーエックス線カメラを開発し、
At-211 の⾼空間分解能インビボイメージングが可能であることも実証した。本研究の成果
から、2%Ce 添加 YAP(Ce)は今後、⾼分解能放射線イメージング装置へ応⽤されることが期
待される。 

 



Performance evaluation of YAP(Ce) scintillator and application for development of 

high-resolution X-ray camera 

 

Abstract 

Introduction 

 Alpha-emitting radionuclides are promising for radionuclide therapy. Most radionuclides also emit 80 ~ 

90 keV characteristic X-rays, so in-vivo imaging of radionuclides is carried out with a clinical scintillation 

camera system in a preclinical study. However, high-resolution imaging of the distribution of radionuclides 

in small animals is difficult because the spatial resolution of the clinical scintillation camera system for 

low-energy X-rays is low. Consequently, a high-resolution scintillation camera for low-energy X-rays is 

desired. 

 YAlO3:Ce (YAP(Ce)) is a promising scintillator for the development of a high-resolution low-energy X-

ray camera because YAP(Ce) has a high intrinsic spatial resolution for low-energy X-rays. On the other 

hand, the physical properties of YAP(Ce) depend on the concentration of Ce in YAP, so YAP(Ce) with the 

optimum concentration of Ce is needed for the development of a high-resolution imaging detector. However, 

the optimum concentration of Ce in a high-resolution imaging detector for low-energy X-rays has not been 

clarified. One purpose of this study is to clarify the optimum concentration of Ce for the development of a 

high-resolution imaging detector for low-energy X-rays. The other purposes of this study are the 

development of a high-resolution YAP(Ce) camera for low-energy X-rays and the high-resolution imaging 

of small animals administered with At-211, which is a promising alpha emitter for radionuclide therapy. 

 

Materials and methods 

 To evaluate the performance of YAP(Ce), we used three types of YAP(Ce) plates with different Ce 

concentrations: 0.05% Ce, 1% Ce, and 2% Ce. All of the YAP(Ce) plates were 10 mm × 10 mm × 0.5 mm. 

Each YAP(Ce) plate was placed at the center of a high-quantum-efficiency photomultiplier tube (PMT). We 

irradiated the YAP(Ce) plates with 662 keV, 122 keV, 60 keV, and 32 ~ 35 keV photons to measure the 

energy spectra. The light output, energy resolution, and non-proportionality were evaluated with the energy 

spectra. Furthermore, we measured the pulse shapes to estimate the decay times of the YAP(Ce)s with 

different Ce concentrations. The pulse shapes for the gamma photons of 60 keV were measured by feeding 

the signal of fast PMT to a digital oscilloscope. The decay times were calculated from the pulse shapes. 

 Using the YAP plate with the optimum concentration of Ce, as clarified by our evaluation, we developed 

an imaging detector. We used a 38 mm × 38 mm × 1 mm-thick YAP(Ce) plate, which was optically coupled 

to a 2-in square position-sensitive PMT (PSPMT) to configure the imaging detector. The imaging detector 

was encased in a tungsten shield. A pinhole collimator or a parallel hole collimator could be attached to the 

head of the tungsten shield, so we developed a YAP(Ce) camera whose collimators could be changed in 

accordance with the targeted subject for imaging. With the developed YAP(Ce) camera for low-energy X-



rays, we conducted imaging of a mouse that had been administered 1 MBq of At-211-NaAt. We measured 

a whole-body image of the mouse using the developed camera with a 5-mm-thick parallel hole collimator 

and a measurement time of 15 minutes. In addition, we changed the camera’s parallel hole collimator to a 

1-mm-diameter pinhole collimator and thus acquired magnified images of a mouse’s thyroid gland with 

measurement times of 20 and 60 minutes. 

 

Results 

  The light output of YAP had a positive correlation with the Ce concentrations. For the 60 keV gamma 

photons, the energy resolutions of YAPs with 0.05% Ce, 1% Ce, and 2% Ce were 24.4 % FWHM, 20.8 % 

FWHM, and 18.4 % FWHM, respectively, i.e. the energy resolutions had a negative correlation with the 

Ce concentrations. The non-proportionality of the YAP(Ce) with 2% Ce was slightly larger than the other 

two Ce concentrations. The decay time had a negative correlation with Ce concentration. The decay times 

of YAPs with 0.05% Ce, 1% Ce, and 2% Ce were 46.3 ns, 39.6 ns, and 33.2 ns.  

 The YAP(Ce) with 2% Ce had the optimum physical properties for an imaging detector for low-energy 

X-rays, so we used this YAP for the development of a high-resolution imaging detector. The energy 

resolution and intrinsic spatial resolution of the developed imaging detector were 22 % FWHM and 1.2 

mm FWHM for 60-keV gamma photons. The system spatial resolution and sensitivity of the developed 

YAP(Ce) camera with a 5-mm-thick parallel hole collimator were 3.8 mm FWHM and 8 × 10-4 at 10 mm 

from the surface of the collimator. The system spatial resolution and sensitivity of the developed YAP(Ce) 

camera with a 1-mm-diameter pinhole collimator were 1.8 mm FWHM and 3.5 × 10-4 at 10 mm from the 

surface of the collimator.  

We also succeeded in high-resolution imaging for the distribution measurements of At-211-NaAt in a 

mouse with the developed YAP(Ce) camera. In a whole-body image of mouse administered At-211, we 

could observe low-level accumulations that were not observable in mouse images measured by a clinical 

scintillation camera system. Moreover, we successfully observed the shape of a mouse’s thyroid gland in a 

magnified image measured using a pinhole collimator. 

  

Conclusion 

 We measured and compared the basic performances of YAP(Ce)s with different Ce concentrations. The 

YAP(Ce) with 2% Ce had the optimum physical properties for an imaging detector suitable for low-energy 

X-rays and gamma photons. Using YAP with 2% Ce, we developed a high-resolution low-energy X-ray 

camera. Furthermore, we succeeded in high-resolution in-vivo imaging of At-211 with the developed 

YAP(Ce) camera. We concluded that YAP at 2% Ce is promising for the development of a high-resolution 

radiation imaging detector. 
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第 1章 序論 
 
1.1 研究の背景 
 現在、医療分野では診断および治療⽬的で放射線が広く⽤いられており、放射線の使⽤⽤
途は多岐に渡る。核医学分野では放射性核種で標識した薬剤を患者に投与することにより
診断⽤画像取得及び腫瘍などの治療が⾏われている。このような放射性薬剤を投与する治
療法はアイソトープ内⽤療法もしくは標的アイソトープ治療と呼ばれており、近年ではア
ルファ線放出核種を⽤いた標的アイソトープ治療 (Targeted alpha therapy: TAT) が注⽬を集
めている [1-3]。アルファ線はベータ線より数百倍⾼い線エネルギー付与 (Liner energy 

transfer: LET) を有しており、TAT では従来のベータ線放出核種を⽤いた標的アイソトープ
治療よりも⾼い治療効果を得られることが期待されている [4][5]。しかし、TAT に応⽤でき
る可能性があるとされている核種は⼗数種しか存在せず、その中でも臨床応⽤されている
核種はラジウム-223 (Ra-223) のみで、その他のアルファ線放出核種は臨床応⽤に向け研究
が進められている段階である[5][6]。本邦では原⼦炉ではなくサイクロトロンで製造可能な
アスタチン-211 (At-211) が注⽬されており、国内の 5 施設で製造されている[7]。⼩動物実
験では At-211 を投与することによる腫瘍縮⼩効果が確認されており[8]、アスタチン製剤を
⽤いた臨床試験の準備も進められている[9][10]。 

 アルファ線放出核種の多くは 80 ~ 90 keV 程度の特性エックス線も放出するため、特性エ
ックス線を検出することで被写体内の集積分布を画像化する事ができ、アルファ線放出核
種を⽤いた⼩動物実験では臨床⽤シンチレーションカメラにより特性エックス線イメージ
ングが⾏われている[11][12]。しかし、臨床⽤シンチレーションカメラのシステム空間分解
能は 1 cm 程度であり[13][14]、⼩動物を⾼空間分解能に画像化する事が困難である。したが
って低エネルギーエックス線⽤⾼空間分解能シンチレーションカメラの開発が望まれてい
る。 

 シンチレーションカメラのシステム空間分解能はコリメータの幾何学的分解能と検出器
の固有空間分解能で決まり、固有空間分解能はシンチレータの発光量の平⽅根に逆⽐例す
るため⾼空間分解能なシンチレーションカメラには Gd3Al2Ga3O12:Ce (GAGG(Ce))や NaI(Tl)

などの発光量が⼤きいシンチレータが⽤いられる[15-17]。シンチレータの発光量は検出す
る放射線のエネルギーの影響を受け、シンチレータの発光量を付与エネルギーの関数とし
て表すと⾮線形な関数となる[18][19]。このようなシンチレータの特性を「⾮線形性」と呼
び、多くのシンチレータは付与エネルギーが低下すると付与エネルギーあたりの発光量（発
光量/MeV）も減少するため、低エネルギー放射線に対して優れた固有空間分解能を有する
シンチレーションカメラを開発することは容易ではない。 

 ⼀⽅で、⾮線形性が⼩さく、付与エネルギーの低下に伴う付与エネルギーあたりの発光量
の減少が⼩さいシンチレータも存在する。そのようなシンチレータの代表的なものが
YAlO3(Ce) シンチレータである[19-21]。YAlO3(Ce)結晶内では Y、Al 及び O が Perovskite 構
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造で並んでいるため、YAlO3(Ce)は YAP(Ce) (Cerium-doped Yttrium Aluminum Perovskite)とも
呼ばれている[22]。YAP(Ce)は⾮線形性が⼩さいため低エネルギー放射線に対して⾼い発光
量を有しており、低エネルギー放射線⽤⾼空間分解能シンチレーションカメラの開発に適
したシンチレータである。しかし、YAP(Ce)の物理特性は添加されている Ce 濃度に依存す
る事が知られているため[23]、⾼空間分解能な YAP(Ce)イメージング検出器の開発には適切
な Ce 濃度を有する YAP(Ce)を⽤いる必要があるが、低エネルギーエックス線及びガンマ線
イメージングに適した Ce 濃度は未だ明らかにされていない。 

 

1.2 研究の⽬的 
 本研究の前半部分では低エネルギーエックス線及びガンマ線⽤⾼空間分解能イメージン
グ検出器の開発に適した YAP(Ce)の Ce 濃度を明らかにすることを⽬的とした。また、後半
部分では低エネルギーエックス線⽤⾼空間分解能 YAP(Ce)カメラを開発し、臨床応⽤が期
待されている TAT ⽤核種 At-211 を投与した⼩動物の⾼空間分解能イメージングを実現する
ことを⽬的とした。 
 
1.3 本論⽂の構成 
 本博⼠論⽂は 4 章構成とする。第 1 章にて研究の背景及び⽬的を述べる。第 2 章では異
なる Ce 濃度を有する YAP(Ce)シンチレータ間で物理特性⽐較を⾏った結果について記述す
る。第 3 章では YAP(Ce)を⽤いて開発した低エネルギーエックス線⽤⾼分空間解能カメラ
について述べた後、カメラの性能評価を⾏った結果及び At-211-NaAt を投与したマウスを画
像化した結果について記述する。第 4章にて研究の結論を述べる。 

 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 



 

 3 

第 2章 YAlO3:Ce (YAP(Ce))の基本性能評価 

 

2.1 緒⾔ 

 近年、多くのシンチレータが開発されており、それぞれが固有の物理特性を有している。
これらのシンチレータを放射線イメージング検出器に⽤いる場合、シンチレータの物理特
性が開発する検出器の性能に直結するため使⽤⽤途に応じたものを選択する事が重要であ
る。例えば、シンチレーション検出器の空間分解能とエネルギー分解能はシンチレータの発
光量の平⽅根に逆⽐例するため⾼空間分解能・⾼エネルギー分解能なシンチレーション検
出器を開発する際は NaI(Tl)や GAGG(Ce)などの発光量が⼤きいシンチレータが⽤いられる
[15-17]。しかし多くのシンチレータでは、シンチレータへの付与エネルギーの減少と共に付
与エネルギーあたりの発光量 (発光量/MeV) が⾮線形に減少してしまうため、低エネルギ
ー放射線に対して優れた空間分解能及びエネルギー分解能を有するシンチレーション検出
器の開発は容易ではない。このように発光量が⾮線形に変化するシンチレータの特性は「⾮
線形性」と呼ばれている[18][19]。⾮線形性が⼩さいシンチレータほど低エネルギー放射線
に対して⾼いエネルギー分解能を有していることが以前から知られていたが[24][25]、⾮線
形性と空間分解能の関係はこれまで注⽬されていなかった。 

 YAlO3:Ce (Cerium-doped Yttrium Aluminum Perovskite : YAP(Ce)) は⾮線形性が⼩さいシン
チレータとして代表的なシンチレータである。さらに短い発光減衰時間(30 ns 程度)及び中
程度の密度 (5.35 g/cm3) 、GSOや BGOより⼤きな発光量など YAP(Ce)は優れた物理特性を
有しているが[26]、中〜⾼エネルギー放射線に対する発光量が NaI(Tl)や GAGG(Ce)と⽐較す
ると劣っているため、YAP(Ce)は⾼空間分解能イメージング検出器に⽤いるシンチレータと
しては検討されてこなかった[20]。しかし、我々の研究室は低エネルギー放射線⽤イメージ
ング検出器に YAP(Ce)を⽤いることで⾼いエネルギー分解能だけでなく、⾼い空間分解能
も実現できることを明らかにした[20]。 

 ⼀⽅で YAP(Ce)の物理特性は Ce 濃度に依存し変化することが報告されているため、
YAP(Ce)を⽤いて検出器を開発する際は最適な Ce 濃度を有する YAP(Ce)を使⽤する必要が
ある[23]。しかし、低エネルギーエックス線及びガンマ線⽤イメージング検出器に⽤いる
YAP(Ce)の Ce 濃度として最適な値は未だ明らかにされていない。そこで本研究では低エネ
ルギーエックス線及びガンマ線⽤イメージング検出器に⽤いる YAP(Ce)の Ce 濃度として適
する濃度を明らかにすることを⽬的とし、Ce 濃度が異なる YAP(Ce)間で発光量、エネルギ
ー分解能、⾮線形性及び発光減衰時間の⽐較を⾏った。 

 

2.2 ⽅法 

2.2.1 性能評価する YAP(Ce)シンチレータ 

 本研究では⼊⼿可能であった Ce 濃度が異なる YAP シンチレータ間で性能評価及び⽐較
を⾏った。性能評価を⾏った YAP(Ce)は 0.05% Ce、1% Ce、2% Ce 添加 YAP の 3 種類であ
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る。シンチレーション検出器の固有空間分解能はシンチレータの厚さに依存し、厚いシンチ
レータほど固有空間分解能が低くなってしまう。本研究では⾼空間分解能イメージング検
出器⽤ YAP(Ce)の最適な Ce 濃度を明らかにするために薄い YAP(Ce)を⽤い、YAP(Ce)のサ
イズは 10 mm ×10 mm ×0.5 mm で統⼀した。性能評価に⽤いた YAP(Ce)は東北⼤学にて edge-

defined film-fed growth (EFG)法を⽤いて製造されたものである。Fig. 2-1 に性能評価を⾏った
YAP(Ce)シンチレータの写真を⽰す。光学光⼦がレイリー散乱を起こすため含有する Ce 濃
度が⾼い YAP(Ce)シンチレータほど不透明であった。 

 
Fig. 2-1 Photo of YAP plates with different Ce concentrations: 0.05% Ce (left), 1% Ce (center), and 

2% Ce (right) 

 

2.2.2 エネルギースペクトル評価 

 YAP(Ce)シンチレータの発光量、エネルギー分解能及び⾮線形性の評価を⾏うためにエネ
ルギースペクトルの測定を⾏った。エネルギースペクトルの測定には 3 インチ径⾼量⼦効
率型光電⼦増倍管(Photomultiplier tube : PMT)である浜松ホトニクス社の R6233-100HA を⽤
いた。それぞれの YAP(Ce) シンチレータを PMT 受光⾯の中⼼に設置し、反射材として⽤い
たアルミニウムマイラーで YAP(Ce) シンチレータを覆った。エネルギースペクトル測定の
実験体系を Fig. 2-2 に⽰す。 

 

 
Fig. 2-2 Schematic drawing of experimental setup to measure energy spectra of gamma photons from 

Am-241 (A), gamma photons from Cs-137 and Co-57 (B)  
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 YAP(Ce)シンチレータにアメリシウム-241（Am-241）から放出される 60 keV ガンマ線 (Fig. 

2-2(A))、セシウム-137（Cs-137）から放出される 662 keV ガンマ線、及び 32 ~35 keV 特性エ
ックス線 (Fig. 2-2(B))、コバルト-57（Co-57）から放出される 122 keV ガンマ線 (Fig. 2-2(B))

をそれぞれ照射した。Am-241、Cs-137 及び Co-57 線源の放射能はそれぞれ 2 kBq、300 kBq、
2.1 kBq であった。PMT からの信号は NIM規格モジュールにて増幅したのち、多重波⾼分
析器(Multichannel Analyzer: MCA) (クリアパルス社製, ADC model 1125P)に送りエネルギース
ペクトルを取得した。 

 取得したエネルギースペクトル上のピークチャンネルを⽤いて発光量の評価を⾏った。
ピークチャンネルが⼤きいほど発光量が⼤きいことを表す。また、エネルギースペクトル上
の光電ピークに対し、MCA に搭載されているガウシアンフィッティング機能を⽤いてエネ
ルギー分解能の評価を⾏った。エネルギー分解能はガウシアンフィッティング関数の半値
幅を光電ピークのピークチャンネルで除することで算出した。各測定条件において 5 回ず
つエネルギースペクトルの測定を⾏い、ピークチャンネル及びエネルギー分解能の平均値
と標準偏差を算出した。 

 ピークチャンネルの値から YAP(Ce)シンチレータの⾮線形性を評価した。⾮線形性は以
下の式(1)を⽤いて計算した。 

Non-proportionality = !"#$	&'#((")	*+,	-#..#	/'+0+(1	[&'] 4(",-5	+*	-#..#	/'+0+(1	[6"7]⁄
!"#$	&'#((")	*+,	9.;;<=6"7	-#..#	/'+0+(1	[&'] 9.;;<⁄ 	[6"7]

    (1) 

 

2.2.3 発光減衰時間評価 

 浜松ホトニクス社の 2 インチ径⾼速応答 PMT  R9779 を⽤いてシンチレータの発光波形
を測定した。Am-241 から放出される 60 keV ガンマ線を YAP(Ce)シンチレータに照射する
ことで⽣じた PMT からの信号をデジタルオシロスコープ(横河社製 DLM 2052:最⼤サンプ
リングレート 500 MHz, 2.5 GS/s)に送信し発光波形のサンプリングデータを得た。シンチレ
ータの発光強度 I は以下の式(2)で表される。 

 

𝐼 = 	 𝐼9𝑒
=!"0      (2) 

 

 式(2)において I0は t=0 における発光強度、τは発光減衰時間を表しており、発光強度 I は
時刻 t の指数関数である。したがって表計算ソフト Excel を⽤いて発光波形のサンプリン
グデータをグラフ上にプロットし、発光波形の減衰曲線に対し指数関数フィッティングを
⾏った。フィッティング関数は以下の式(3)で表される。 

 

𝑦 = 	𝑎𝑒=
!
#>      (3) 

 本研究では得られたフィッティング関数の定数 b を発光減衰時間とした。以上の測定及
び計算を 5回ずつ⾏い、発光減衰時間の平均値と標準偏差を算出した。 
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2.3 結果 

2.3.1 エネルギースペクトル評価 

 Fig. 2-3 に Am-241 から放出される光⼦線に対するエネルギースペクトルを⽰す。YAP内
の Ce 濃度が⼤きいほどピークのチャンネルが⼤きい、つまり発光量が⼤きいことが明らか
になった。また、60 keV ガンマ線及び 16 keV エックス線の光電ピークが確認できた。 

  
Fig. 2-3 Energy spectra of YAP(Ce) for 60 keV gamma photons 

 

 60 keV ガンマ線に対するピークチャンネルと Ce 濃度の相関関係を評価した結果を Fig. 2-

4 (A)に⽰す。最もピークチャンネルが⼤きくなった 2 %Ce 添加 YAP のピークチャンネルは
1 %Ce 添加 YAP のものの 1.26 倍、0.05%Ce 添加 YAP のものの 1.41 倍となった。エネルギ
ー分解能と Ce 濃度の相関関係を評価した結果を Fig. 2-4 (B)に⽰す。0.05% Ce 添加、1% Ce

添加及び 2% Ce 添加 YAP の 60 keV ガンマ線に対するエネルギー分解能はそれぞれ、
24.4 %FWHM、20.8 %FWHM、18.4 %FWHM となり、Ce 濃度の増加とともに向上した。 

  
(A)                                   (B) 

Fig. 2-4 Correlation between Ce concentration of YAP(Ce) and peak channel (A) and that between Ce 

concentration and energy resolution (B) 
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 評価した YAP の⾮線形性を Fig. 2-5 に⽰す。2%Ce 添加 YAP の⾮線形性は 1%Ce 及び
0.05%Ce 添加 YAP のものよりわずかに⼤きくなった。 

 
Fig. 2-5 Non-proportionalities for YAP(Ce) with 2% Ce, 1% Ce, and 0.05% Ce 

 

2.3.2 発光減衰時間評価 

 Fig. 2-6 に Am-241 の 60 keV ガンマ線を⽤いて測定した YAP の発光波形を⽰す。2%Ce 添
加 YAP の発光減衰時間が最も短くなった。 

 

 
Fig. 2-6 Decay curves of YAP(Ce) plates with different Ce concentrations for 60 keV gamma photons  

 

 縦軸を発光減衰時間、横軸を Ce 濃度とした散布図を Fig. 2-7 に⽰す。0.05% Ce 添加、1% 

Ce 添加及び 2% Ce 添加 YAP の発光減衰時間はそれぞれ、46.3 ns、39.6 ns、33.2 ns となり。
発光減衰時間は Ce 濃度が⼤きいほど短くなった。 
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Fig. 2-7 Decay times of YAP(Ce) plates with different Ce concentrations as function of Ce 

concentrations 

 

2.4 考察 

 本研究では含有する Ce 濃度が 0.05%、1%Ce 及び 2%Ce である YAP シンチレータの性能
評価とそれらの性能⽐較及び Ce 濃度と性能の相関関係の評価を⾏った。YAP(Ce)の発光量
と Ce 濃度の間には正の相関関係があり、Ce 濃度が⾼いほどエネルギー分解能が良くなる
ことが確認された。また、発光減衰時間と Ce 濃度の間には負の相関があった。本研究で評
価した YAP(Ce)の中では 2%Ce 添加 YAP が⾼い発光量、短い発光減衰時間及び優れたエネ
ルギー分解能を有しており放射線検出器もしくは放射線イメージング装置に⽤いるシンチ
レータとして適していることが⽰唆された。 

 本研究で⽤いた YAP(Ce)は Ce 濃度が⼤きいほど透明度が低くなった。透明度が低いシン
チレータ内ではシンチレーション光が吸収されるため発光量が減少しエネルギー分解能が
劣化することがある。しかし本研究では YAP シンチレータの Ce 濃度が⼤きいほど⾼い発
光量及び優れたエネルギー分解能を⽰した。この結果は 0.5 mm 厚という薄い YAP(Ce)を性
能評価に⽤いたことに起因していると考えられる。したがって YAP(Ce)が厚いほど不透明
なことによるシンチレーション光の減弱が問題になると予想される。 

 本研究では Ce 濃度が⼤きくなるほど⾮線形性が⼤きくなったが、Ce 濃度の変化に伴う
⾮線形性の変化はわずかであった。このことから 2%Ce 添加 YAP も、1 %Ce 添加 YAP 及び
0.05 %Ce 添加 YAP の⾮線形性と遜⾊のない優れた⾮線形性を有していることが明らかにな
った。 

 Ce 濃度が⼤きくなるほど YAP(Ce)の発光減衰時間は短くなった。この結果から Ce 濃度
が⼤きい YAP(Ce)は PET ⽤検出器のような⾼速応答が必要なイメージング装置に適してい
ることが⽰唆された。実際に、YAP(Ce)の発光減衰時間が短いことを利⽤した YAP(Ce)ベー
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ス⼩動物⽤⾼分解能 PET システムに関する報告がなされている[27-29]。⼩動物⽤ PET シス
テムやヒトの頭部⽤ PET システムなどの⼩型 PET システムは検出器リング径が⼩さく、検
出器に多くの放射線が⼊射するため計数率が飽和しやすいという問題点が存在するが[30-

31]、このような⼩型 PET システムに YAP(Ce)のような発光減衰時間が短いシンチレータを
⽤いることで計数率の飽和を抑えることができる[31]。 

 本研究で報告した発光減衰時間は他のグループにより報告されている値よりわずかに⻑
い値となった[32][33]。発光減衰時間延⻑の原因の⼀つとして発光減衰時間の測定⽅法が先
⾏研究と異なることが挙げられる。先⾏研究では single photon counting method と呼ばれる
発光減衰時間測定のゴールドスタンダートとされている⽅法で測定されているが[32][33]、
本研究ではデジタルオシロスコープと PMT を使⽤して発光減衰時間を測定した。本研究の
測定法では PMT とデジタルオシロスコープ間に静電容量が⽣じてしまうため、その静電容
量が原因で発光減衰時間が延⻑してしまった可能性がある。また、結晶⽋陥が存在するシン
チレータでは発光減衰時間が⻑くなることが報告されているため[34]、YAP(Ce)の製造過程
でシンチレータ結晶内に⽋陥が⽣じてしまい、その結晶⽋陥が発光減衰時間延⻑の原因に
なっている可能性も考えられる。 

 本研究で性能⽐較を⾏った YAP の中では Ce 濃度が最も⼤きい 2%Ce 添加 YAP が放射線
イメージング装置に⽤いるシンチレータとして適している性能を有していた。しかし、前述
の通り Ce 濃度が⼤きくなるほどシンチレータは不透明になり⾮線形性が⼤きくなったた
め、2%Ce より⼤きな Ce 濃度を有する YAP が放射線イメージング装置に適しているかど
うかを明確にするにはさらなる検証が必要である。 

 

2.5 まとめ 

 含有する Ce 濃度が異なる YAP シンチレータ間で性能⽐較を⾏った。低エネルギーガン
マ線及びエックス線に対する YAP シンチレータの発光量、エネルギー分解能及び発光減衰
時間は Ce 濃度と強い相関関係を有していた。また、Ce 濃度が変化することで⾮線形性もわ
ずかに変化したが、⼤きな違いは⽣じなかった。本研究では 2%Ce 添加 YAP が優れた発光
量、エネルギー分解能、発光減衰時間を有しており、低エネルギーガンマ線及びエックス線
イメージング⽤シンチレーション検出器に適していることを明らかにした。 
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第 3 章 アスタチン-211（At-211）投与⼩動物画像化のための⾼分解能 YAP(Ce) エックス
線カメラの開発 

 

3.1 緒⾔ 

 標的アイソトープ治療は放射性薬剤を取り込む病変に対し治療効果が期待できるため、
転移性腫瘍の制御などに効果的な治療法であるとされている [4]。従来、標的アイソトープ
治療⽤薬剤にはヨウ素-131（I-131)やイットリウム-90（Y-90)などのベータ線放出核種を標識
したものが使⽤されてきた。しかし、これらの核種から放出されるベータ線の組織内⾶程は
数 mm 程度であるため、ベータ線による線量付与が病変周辺の正常組織にも⽣じてしまう
という問題点があった[4]。したがって、近年ではアルファ線放出核種を⽤いた標的アイソ
トープ治療（Targeted Alpha Therapy : TAT) が注⽬されている。アルファ線放出核種は組織内
⾶程 50~100 μm 程度のアルファ線を放出するため、TAT では病変に対し集中的に線量を付
与することができ、周囲の正常組織への線量付与を⼩さく抑えることができる[1-3]。また、
アルファ線放出核種から放出されるアルファ線は 4 ~ 8 MeV 程度の⾼い運動エネルギーを
有しており、線エネルギー付与（liner energy transfer : LET）はベータ線の LETより数百倍ほ
ど⼤きな値となるため[4][5]、TAT では従来のベータ線放出核種を⽤いた標的アイソトープ
治療より⾼い治療効果が期待できる。 

 現在、TAT への応⽤が検討されている核種は 10 種類ほどしかなく[5][6]、臨床応⽤されて
いる核種は Ra-223 のみで、その他のアルファ線放出核種は臨床応⽤に向け研究が進められ
ている段階である[5][6]。その様な研究が進められている核種の中で有望な候補とされてい
るものが半減期 7.2 時間のアルファ線放出核種 At-211 である。At-211 は原⼦炉ではなくサ
イクロトロンで製造可能であり[7]、平均エネルギー6.8MeV、平均 LET 100 keV/μm 程度の
アルファ線を放出する点から TAT ⽤核種として注⽬されている。組織内を⾛⾏する荷電粒
⼦の LET が 100 ~ 200 keV/μm である時 DNA ⼆本鎖切断が⽣じる確率が最も⾼くなるた
め、At-211 のアルファ線は DNA⼆本鎖切断を⾼確率で起こすことができる[4-6]。また、At-

211 の娘核種ポロニウム-211（Po-211）は 80 keV 程度の特性エックス線を放出するため、こ
のエックス線を検出しインビボイメージングを⾏うことで、被写体内の At-211 集積分布を
確認することが可能である点も TAT ⽤核種として At-211 が適している点である[35]。 

 At-211 の臨床応⽤に向けた⼩動物実験では臨床⽤シンチレーションカメラを⽤いて At-

211 のインビボイメージングが⾏われている[11][12]。At-211 を投与したマウスを⽤いた先
⾏研究では臨床⽤シンチレーションカメラで撮像したプラナー像を⽤いて percent of  

injected doseや時間-放射能曲線などを算出し、At-211 のマウス体内分布を定量評価している
[11]。しかし臨床⽤シンチレーションカメラは固有空間分解能が低く、システム空間分解能
は 1 cm 程度になってしまうため⼩動物を⾼空間分解能に撮像することは困難である
[13][14]。シンチレーションカメラの固有空間分解能は検出器に⽤いられているシンチレー
タの厚さの影響を受けるため、⾼空間分解能を実現するには薄いシンチレータを⽤いる必
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要がある。臨床⽤シンチレーションカメラは⾼エネルギーガンマ線も検出できるように厚
さ 1cm 程度の厚い NaI(Tl)シンチレータが⽤いられており、シンチレータ内のシンチレーシ
ョン光の広がりが⼤きいため固有空間分解能が低くなってしまう。また、シンチレーション
検出器の固有空間分解能はシンチレータ発光量の影響も受け、発光量の平⽅根に逆⽐例す
るため、Po-211 の特性エックス線のような低エネルギーエックス線の撮像には YAP(Ce)の
ような⾮線形性が⼩さいシンチレータが適している[20]。以上のことから本研究では薄い
YAP(Ce)シンチレータを⽤いて At-211 を投与した⼩動物を⾼空間分解能に画像化するため
のエックス線カメラの開発を⾏った。本章では、まず開発したエックス線カメラの構成を説
明し、その後カメラの固有性能及びシステム性能の評価結果を、さらに At-211-NaAt を投与
したマウスの画像化の結果についても述べる。 

 

3.2 ⽅法 

3.2.1 YAP(Ce) エックス線カメラの開発 

 Fig. 3-1 に YAP(Ce)を⽤いて開発したイメージング検出器の概略図を⽰す。1 mm 厚のア
クリル製ライトガイドを介して 1 mm 厚 YAP(Ce)プレートを位置有感型光電⼦増倍管
（position-sensitive photomultiplier: PSPMT）に光学結合しイメージング検出器を開発した。
薄い YAP(Ce)を⽤いることで検出器の固有空間分解能向上を図った。また、開発した検出器
の撮像対象は Po-211 の低エネルギー特性エックス線であるため、薄いシンチレータを⽤い
ることによる感度低下は重⼤な問題にはならない。PSPMT には⾼電圧電源 (松定プレシジ
ョン社製 OPTON-1.5NA) から⾼電圧が印加され、PSPMT からの出⼒信号はフロントエン
ド回路(エスペックテストシステム社製) に送られる。 

 
Fig. 3-1 Schematic drawing of developed YAP(Ce) imaging detector 

 

 Fig. 3-2(A)に開発した YAP(Ce)イメージング検出器の写真を⽰す。YAP(Ce)は東北⼤学で
製造された 38 mm × 38 mm × 1 mm のものを使⽤した。⾼空間分解能を実現するために第 2

章にて明らかになった最適な Ce 濃度である 2%Ce を有する YAP(Ce)を⽤いた。YAP(Ce)プ
レートを 2 インチ⾓ 64 (8 × 8) チャンネルマルチアノード PSPMT (浜松ホトニクス社 
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H12700 MOD) に光学結合することでイメージング検出器を構成した。光学結合にはシリコ
ンゴム（信越シリコン KE-420）接着剤を使⽤した。光収集効率を上げるために検出器の表
⾯をアルミニウムマイラーフィルムで包み、さらにその上から⿊いテープで覆うことで検
出器の遮光を⾏った。 

 開発した検出器は 5 mm 厚のタングステンシールドに封⼊した。タングステンシールドは
ピンホールコリメータ及びパラレルホールコリメータを撮像⽬的に応じて付け変えること
ができる設計とした。コリメータはタングステン合⾦製（株式会社シルバーロイ）のものを
使⽤した。パラレルホールコリメータを取り付けた YAP(Ce) エックス線カメラの写真を Fig. 

3-2(B)に⽰す。パラレルホールコリメータ 1層の厚さは 5 mm であり、2層重ねて使⽤する
ことで 10 mm 厚にすることができる。このパラレルホールコリメータには 0.6 mm 径の丸い
平⾏⽳が 48 × 48個、0.9 mm 間隔で格⼦状に配置されている。Fig. 3-2(C)にピンホールコリ
メータを取り付けた YAP(Ce) エックス線カメラの写真を⽰す。ピンホールコリメータには
直径が 0.5 mm もしくは 1 mm のものを使⽤した。コリメータの開⼝部の⾓度は 60 度、検出
器表⾯からピンホールコリメータまでの距離は 50 mm である。 

    
(A)                        (B)                       (C)  

Fig. 3-2 Photo of YAP(Ce) imaging detector (A) encased in tungsten shield attached to parallel hole 

collimator (B), and to pinhole collimator (C) 

 

 64 チャンネルマルチアノード PSPMT の個々のアノードからの信号をそれぞれアンプで
増幅及び重み付け加算し、4つのアナログ信号 X+、X-、Y+、Y-を⽣成した。これらの信号
を 100MHz のアナログ - デジタルコンバータでデジタル化したのちに積分し、アンガー理
論を⽤いた位置演算に使⽤した。位置演算の結果はリストモードでコンピュータに保存し
た。これらの処理はガンマカメラ⽤データ収集システム(エスペックテストシステム社製)を
使⽤して⾏った。データ収集システムは⾼分解能モードもしくは補正モードのどちらかで
動作する。⾼分解能モードでは 512 × 512 マトリクスの画像を得ることができ、画像の各ピ
クセルは 128 チャンネルのエネルギー情報を有する。しかし、⾼分解能モードで得ることが
できる画像には均⼀性、線形性及びエネルギー補正が⾏われない。⼀⽅で補正モードでは前
述の補正が⾏われた 50 × 50 マトリクス画像を得ることができる。⾼分解能モードは検出器
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の固有性能評価と、補正モードで使⽤するための補正データ収集に⽤いた。補正モードはエ
ックス線カメラのシステム性能評価と⼩動物の撮像に使⽤した。 

 Fig. 3-3 にパラレルホールコリメータを装着したエックス線カメラにおける⼩動物⽤イメ
ージングシステムの写真を⽰す。1 mm 厚のプラスチック板を⼩動物⽤ベッドとして使⽤し、
YAP(Ce) エックス線カメラは⼩動物⽤ベッドの下に設置した。YAP(Ce) エックス線カメラ
の下にスペーサーを設置し⼩動物⽤ベッドとパラレルホールコリメータの表⾯を可能な限
り近づけた。ベッドとコリメータ表⾯間の隙間を 1 mm以下にすることで空間分解能及び感
度の向上を図った。パラレルホールコリメータ装着時のエックス線カメラの視野は 38 mm 

× 38 mm であり、マウスの全⾝像を⼀度の撮像で得ることは困難なため、全⾝像を得るには
エックス線カメラを⽔平⽅向（マウスの体軸⽅向）に動かし複数回の撮像を⾏うことで撮像
範囲を広げる必要があった。したがってエックス線カメラの位置を⽔平⽅向に沿って正確
に動かすために、開発したカメラをラックアンドピニオンシステムに固定した。このラック
アンドピニオンシステムを⽤いてカメラを⽔平⽅向に動かし、複数回撮像を⾏うことで得
た画像を連結して⼩動物の全⾝像を構成した[36] 。 

 Fig. 3-3 の右端にはピンホールコリメータが置いてある。コリメータの付け替えは 5 分以
下で⾏うことが可能であった。ピンホールコリメータを装着して撮像を⾏う際はカメラの
下のスペーサーを取り除きピンホールコリメータ表⾯と⼩動物⽤ベッドの距離を 10 mm 程
度として撮像した。 

 
Fig. 3-3 Photo of YAP(Ce) X-ray camera system and personal computer 

 

3.2.2 性能評価 

 YAP(Ce)イメージング検出器の固有性能評価を⾏った。また、パラレルホールコリメー
タとピンホールコリメータをそれぞれ装着し、エックス線カメラのシステム性能評価も⾏
った。At-211 の娘核種である Po-211 は主に 77 keV 及び 79 keV の特性エックス線を放出す
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るため[35]、性能評価にはこれらの特性エックス線と近いエネルギーを有する Am-241 の
60 keV ガンマ線を使⽤した。Am-241 線源には放射能が約 2 MBq のものを使⽤した。 

 

3.2.2.1 YAP(Ce)イメージング検出器の固有性能評価 

 コリメータを装着していない状態の検出器に Am-241 のガンマ線を均⼀に照射し均⼀画
像を取得することで YAP(Ce)イメージング検出器の積分均⼀性と微分均⼀性を以下の式(4)

を⽤いて算出した。積分均⼀性は画像全体中の最⼤画素値と最⼩画素値を⽤いて算出を⾏
った。⼀⽅、微分均⼀性は 5 ピクセル単位で最⼤画素値と最⼩画素値を求め均⼀性を算出
し、算出値が最⼤になった位置での均⼀性の値を微分均⼀性とした。 

Uniformity (%) = 6#>?.@.	/?>")	A#)@"	=	6?(?.@.	/?>")	A#)@"
6#>?.@.	/?>")	A#)@"	B	6?(?.@.	/?>")	A#)@"

	× 	100    (４) 

 

また、コリメータ未装着の状態で検出器表⾯にスリットファントムを設置し、検出器に
Am-241 のガンマ線を均⼀照射することで得た画像から固有空間分解能の評価も⾏った。
固有空間分解能評価に使⽤したスリットファントムの写真を Fig. 3-4 に⽰す。スリットフ
ァントムは 2 mm 厚タングステン製のものを使⽤した。Fig. 3-4 に⽰すようにスリット幅が
広いものと狭いものの 2 種を使⽤し、それぞれのファントムを⽤いて撮像を⾏った。測定
したリストモードデータから 512 × 512 マトリクスの画像を取得した。取得した画像の各
ピクセルは 128 チャンネルのエネルギー情報を有しているため、画像に関⼼領域を設定す
ることでエネルギースペクトルを取得しエネルギー分解能の評価を⾏った。エネルギー分
解能は光電ピークの半値幅をピークチャンネルで除することで算出した。 

 
Fig. 3-4 Photo of slit masks for measurement of intrinsic spatial resolution: wider slits (left) and 

narrower slits (right) 

 

3.2.2.2 YAP(Ce)エックス線カメラのシステム性能評価 

 YAP(Ce)イメージング検出器の固有性能評価に使⽤した Am-241 線源は点線源ではなか
ったため、Fig. 3-5 に⽰すように中⼼に 1 mm 径のピンホールを有する 1 mm 厚鉛板を使⽤
し Am-241点線源の作成を⾏った。作成した Am-241点線源は YAP(Ce)エックス線カメラ
のシステム性能評価に使⽤した。 
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Fig. 3-5 Point source of Am-241 for evaluation of system performance 

 

 YAP(Ce)エックス線カメラに 5 mm 厚パラレルホールコリメータ 1 層を装着した際と、2

層装着した際の空間分解能と感度を測定した。点線源とコリメータ表⾯間の距離は 0 mm、
10 mm、20 mm とした。また、直径 0.5 mm 及び 1 mm のピンホールコリメータ装着時でも
同様に空間分解能と感度の測定を⾏った。点線源とコリメータ表⾯間の距離は 0 mm、10 mm、
20 mm、30 mm とした。撮像した点線源像のプロファイルを測定し、得られたプロファイル
に対して表計算ソフト：Excel にてガウシアンフィッティングを⾏った。フィッティングに
より算出したガウシアン関数の半値幅（full width at half maximum: FWHM）を空間分解能の
値とした。 

 開発した YAP(Ce)エックス線カメラの感度の算出では、Am-241点線源像に関⼼領域を設
定し関⼼領域内の総カウントを測定した。測定した総カウントを Am-241 点線源の放射能
9.2 kBq と計数時間で除することで感度を求めた。 

 

3.2.2.3  YAP(Ce)エックス線カメラを⽤いたマウスの画像化 

 開発したエックス線カメラを⽤いて At-211 を投与したマウスの画像化を⾏った。マウス
の画像化では補正モードを使⽤し均⼀性、線形性及びエネルギー補正を⾏った 50 × 50 マ
トリクスの画像を取得した。これらの補正には、Am-241 の 60 keV ガンマ線で事前に測定
しておいた補正⽤データを使⽤した。 

 Fig. 3-6（A）にパラレルホールコリメータ 1層を装着したエックス線カメラによる画像化
の様⼦を⽰す。オスの ICR マウス（⽣後 8週、体重 35.2 g）に約 1 MBq の At-211-NaAt を
尾静脈から投与し、投与 2 時間後に画像の測定を開始した。At-211-NaAt の投与量 1MBq は
マウスを⽤いた先⾏研究でも⽤いられた値である[11]。すべての動物実験は⼤阪⼤学医学部
附属動物実験施設のガイドラインに準拠し⾏った。このプロトコルは⼤阪⼤学⼤学院医学
系研究科の動物実験委員会で承認されている。⼀度の撮像ではマウスの全⾝像を得ること
ができないため、3箇所の異なる体軸⽅向位置で撮像を⾏い撮像範囲を広げた。それぞれの
位置で 5 分間撮像を⾏い、得られた 3枚の画像を連結することで 1枚の全⾝画像を得た。 

 Fig. 3-6（B）に 1 mm 径ピンホールコリメータを装着したエックス線カメラによる画像
化の様⼦を⽰す。ピンホールコリメータを⽤いた撮像ではマウスの甲状腺の撮像を⾏っ
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た。測定時間は 20 分及び 60 分とした。 

 パブリックドメインソフトウェア（ImageJ）を⽤いて内挿補間を⽤いて測定画像を 50 × 

50 マトリクスから 250 × 250 マトリクスに変換しガウシアンフィルタ（標準偏差 4 ピクセ
ル）で平滑化を⾏った。 

 

  
(A)                                    (B) 

Fig. 3-6 Photo during imaging of mouse At-211-NaAt study using parallel hole collimator (A) and 

pinhole collimator (B) 

 

3.3 結果 

3.3.1 YAP(Ce)イメージング検出器の固有性能評価 

 YAP(Ce)イメージング検出器で測定した Am-241 から放出される光⼦線のエネルギースペ
クトルを Fig. 3-7 に⽰す。Am-241 から放出される 60 keV ガンマ線の光電ピーク及び Am-

241 の娘核種 Np-237 から放出される特性エックス線の光電ピークが観察された。60 keV ガ
ンマ線に対するエネルギー分解能は 22 %FWHM になった。これらの結果から At-211 撮像
時はエネルギーウインドウをピークに対し±50 %に設定した。At-211 は 76.7 ~ 92.4 keV の
複数の特性エックス線を放出するため[35]、エネルギーウインドウは⽐較的広めの設定にし
た。 

 
Fig. 3-7 Energy spectrum for 60-keV gamma photons with YAP(Ce) imaging detector 

 

 Am-241 の 60 keV ガンマ線を検出器に均⼀照射して得た⾼分解モードの画像を Fig. 3-8
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（A）に⽰す。また、均⼀補正を⾏った補正モードの画像を Fig. 3-8（B）に⽰す。検出カ
ウントが均⼀に分布している画像を得ることができた。補正モード画像の積分均⼀性と微
分均⼀性はそれぞれ 4.1 %及び 3.8 %となった。 

        

               (A)                                        (B) 

Fig. 3-8 2D flood image measured (A) and uniformity image in 50 × 50 mode with flood correction 

(B) without collimator measured for 60-keV gamma photons 

 

 Am-241 の 60 keV ガンマ線を⽤いて撮像した広いスリット幅を有するファントムの画像
を Fig. 3-9（A）に⽰す。0.6 mm幅スリットを含む全てのスリットを画像上で分解すること
ができた。また、幅が狭いスリットを有するファントムの画像を Fig. 3-9（B）に⽰す。0.6 

mm幅スリットは分解することができたが、0.5 mm幅、0.4 mm幅、0.3 mm幅スリットは分
解することはできなかった。0.6 mm幅、0.5 mm幅、0.4 mm幅、0.3 mm幅スリットに対す
るプロファイルを Fig. 3-10 に⽰す。画像上で分解可能な最⼩スリット幅の 2 倍の値が検出
器の固有空間分解能の概算値となるため[37]、60 keV ガンマ線に対する固有空間分解能は
1.2 mmFWHM となった。 

   

(A)                                 (B) 

Fig. 3-9 Image of slit masks for 60-keV gamma photons for wider slits (A) and narrower slits (B) 
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Fig. 3-10 Profiles for 0.5-, 0.4-, and 0.3-mm, as well as 0.6-mm slits 

 

3.3.2 YAP(Ce)エックス線カメラのシステム性能評価 

3.3.2.1 空間分解能 

 0.5 mm 径及び 1.0 mm 径ピンホールコリメータ、1層及び 2層のパラレルホールコリメー
タを装着した YAP(Ce)カメラで測定した点線源像を Fig. 3-11 に⽰す。また、Fig. 3-11 で⽰し
た点線源像のプロファイルとプロファイルにガウシアンフィッティングを⾏なった結果を
Fig. 3-12（A）〜（D）に⽰す。 
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Fig. 3-11 Point source images measured with developed X-ray camera 

 

 

(A)                                 (B) 

  

  (C)                                 (D) 

Fig. 3-12 Profiles and Gaussian functions of point source images measured with 0.5-mm pinhole (A), 

1.0-mm pinhole (B), 1-layer parallel hole (C) and 2-layer parallel hole collimators (D) 
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 開発したエックス線カメラにパラレルホールコリメータを装着した際の空間分解能をFig. 

3-13（A）に⽰す。パラレルホールコリメータを 1層装着した場合、コリメータ表⾯から 10 

mm の距離で空間分解能は 3.8 mm FWHM となった。 

 Fig. 3-13（B）にピンホールコリメータ装着時の空間分解能を⽰す。1 mm 径ピンホールコ
リメータを装着した場合、コリメータ表⾯から 10 mm の距離で空間分解能は 1.8 mm FWHM

となりパラレルホールコリメータより⾼い空間分解能を得ることができた。 

 

(A)                               (B) 

Fig. 3-13 Spatial resolution of developed camera for 60-keV gamma photons with parallel hole 

collimator (A) and pinhole collimator (B) 

 

3.3.2.2 感度 

 開発した YAP(Ce)エックス線カメラにパラレルホールコリメータを装着した際の感度を
Fig. 3-14（A）に⽰す。パラレルホールコリメータ 1層装着時の感度は 8 ×10-4となり、2層
装着した際の感度は 1層装着時の 4 分の 1 程度であった。 

 Fig. 3-14（B）にピンホールコリメータ装着時の開発したエックス線カメラの感度を⽰す。
コリメータ表⾯からの距離が⼤きくなるほど感度が低下した。1 mm 径ピンホールコリメー
タを装着した場合、コリメータ表⾯から 10 mm離れた位置での感度は 3.5 ×10-4になった。 
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(A)                                (B) 

Fig. 3-14 Sensitivity of developed camera for 60-keV gamma photons with parallel hole collimator 

(A) and pinhole collimator (B) 

 

3.3.3  YAP(Ce)エックス線カメラを⽤いたマウスの画像化 

 Fig. 3-15 にパラレルホールコリメータを⽤いて撮像した At-211-NaAt 投与 2 時間後のマウ
スの全⾝像を⽰す。Fig. 3-15 の画像は 3枚の画像を連結して得た画像である。各撮像位置で
の画像化中の計数率は 30 cps から 85 cps であり、各画像の合計カウントは 9 ~ 25 k カウン
トであった。撮像した画像上で At-211-NaAt が胃（Fig. 3-15 中央部の⾼集積部）と甲状腺
（Fig. 3-15左側の⾼集積部）に集積している様⼦が観察できた。 

 

Fig. 3-15 Image of mouse administered with At-211-NaAt measured by YAP(Ce) X-ray camera 

attached to 1-layer parallel hole collimator (head of mouse located left side of image) 

 

 1 mm 径ピンホールコリメータを装着したエックス線カメラを⽤いて撮像したマウスの甲
状腺画像を Fig. 3-16 に⽰す。Fig. 3-16（A）は撮像時間 20 分の画像、Fig. 3-16（B）は撮像
時間 60 分の画像である。画像化中の計数率は 4 cps であった。撮像時間 20 分での総計数は
5 k カウント、60 分での総計数は 15 k カウントになった。60 分間撮像を⾏った画像では甲
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状腺のおおよその形状を観察できた。 

    

(A)                           (B) 

Fig. 3-16 Images of thyroid gland of mouse measured by YAP(Ce) X-ray camera attached to pinhole 

collimator for 20 min (A) and 60 min (B) (head of mouse located upper side of each image) 

 

3.4 考察 

 At-211 の画像化に⽤いる⾼空間分解能な YAP(Ce)エックス線カメラの開発を⾏った。パ
ラレルホールコリメータを装着したエックス線カメラで At-211-NaAt 投与マウスの画像化
を⾏い、マウス内 At-211-NaAt の全⾝分布を画像化することに成功した。また、得られたマ
ウスの全⾝画像上で甲状腺と胃に At-211-NaAt が集積している様⼦を観察することができ
た。先⾏研究において、臨床⽤シンチレーションカメラを⽤いて撮像されたマウス内 At-211-

NaAt の全⾝分布画像では、カメラの分解能が低いため甲状腺のホットスポットが点線源の
ように描出されていたが[11]、今回開発したエックス線カメラで撮像した全⾝画像では甲状
腺の⼤まかな形状を観察することができた。このことから YAP(Ce)エックス線カメラで撮
像した画像の空間分解能は、臨床⽤シンチレーションカメラで撮像したものよりも⼤幅に
優れていることが明確になった。 

 Fig. 3-15 に⽰すマウスの全⾝像には At-211-NaAt が頭部（Fig. 3-15 の左側）と下腹部（Fig. 

3-15 の右側）にもわずかに集積していることがわかる。このような低レベルの集積は臨床
⽤シンチレーションカメラで測定したマウス画像では観察できなかったものである [11] 。
このことからも本研究で開発したエックス線カメラシステムの有⽤性が⽰された。 

 At はハロゲン元素であり、I(ヨウ素)と同様の体内挙動を⽰すと考えられている。したが
って At はナトリウム-ヨウ素シンポータ(natrium iodide symporter :NIS)を介して臓器に集積
するとされている[38]。甲状腺、胃、唾液腺や⼩腸などに NIS が存在し[39]、臓器 1g あたり
の At-211集積量は甲状腺で最も多く、次いで胃で多いと報告されている [11]。Fig. 3-15 に
おいて胃からのカウントが最も多くなっているのは甲状腺の重量より胃の重量の⽅が⼤き
いためであると推測される。また、Fig. 3-15 における頭部と下腹部のわずかな集積は唾液腺
と⼩腸への集積と考えられる。先⾏研究においても唾液腺及び⼩腸への At の集積が確認さ
れている[11] 。 
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 パラレルホールコリメータ装着時のシステム空間分解能はコリメータ表⾯からの距離 10 

mm で 3 ~ 4 mm FWHM になった。この空間分解能はマウスの甲状腺（1.5 ~ 3 mm）の形状
を明瞭に観察するには不⼗分な値である。⼀⽅で、ピンホールコリメータ装着時のシステム
空間分解能はコリメータ表⾯から 10 mm の位置で 1.5 mm FWHM 程度となり、マウスの甲
状腺のおおよその形状を観察することができる空間分解能を得ることに成功した。また、
Fig. 3-16(B)で⽰しているように甲状腺の典型的な蝶形に近い像を得ることができた。この
ように、開発した YAP(Ce)カメラに装着するコリメータを変更することで撮像⽬的に応じ
た画像を得られることが明らかになった。 

 At-211 から放出される特性エックス線のエネルギー約 80 keV は性能評価に⽤いた Am-

241 から放出されるガンマ線のエネルギーより 1.3 倍⾼い。理論的には、シンチレーション
カメラの固有空間分解能は⼊射光⼦エネルギーの平⽅根の逆数に⽐例することから、At-211

のエックス線に対する YAP(Ce)検出器の固有空間分解能は、Am-241 のガンマ線に対するも
の(1.2 mm FWHM 程度)よりも 1.1 倍優れた値(1.1 mm FWHM 程度)になると推測される。⼀
⽅でパラレルホールコリメータを 1 層装着した際の YAP(Ce)エックス線カメラのシステム
空間分解能はコリメータ表⾯から 10 mm の距離で 3.8 mm FWHM であり、0.1 mm FWHM 程
度の固有空間分解能の差が開発したエックス線カメラのシステム空間分解能に与える影響
は無視できる程度だと考えられる。また、At-211 の特性エックス線及び Am-241 のガンマ線
はともに低エネルギーであり、これらの光⼦線がコリメータを貫通することによるコリメ
ータ分解能の劣化は無視できると考えられ、60 keV ガンマ線に対するコリメータ分解能は
80 keV 特性エックス線に対するものと同程度となる。以上のことから At-211 の特性エック
ス線に対する開発したカメラのシステム空間分解能は Am-241 から放出されるガンマ線に
対する値と同程度であると⾔える。 

 開発したエックス線カメラを⼩動物の周りで回転させるもしくはカメラの視野内で⼩動
物を回転させる機構を⼩動物イメージングシステム内に組み込みことで SPECT（single 

photon emission computed tomography）が可能になる。しかし本研究で⽤いたようなプレート
状の⼩動物⽤ベッドを使⽤すると、カメラを被写体に近づけ SPECT を⾏った際に⼩動物⽤
ベッドとコリメータが⼲渉してしまう。被写体とコリメータの距離が近いほどカメラの空
間分解能及び感度が向上するため、⾼空間分解能及び⾼感度な SPECT を実現させるには丸
い形状のベッドを開発する必要がある。 

 開発した YAP(Ce)エックス線カメラは低エネルギーエックス線を放出する他のアルファ
線放出核種の撮像にも利⽤できる。例えば、⾻転移を有する虚勢抵抗性前⽴腺がんの治療に
⽤いられるアルファ線放出核種 Ra-223 は 83 keV および 96 keV の特性エックス線を放出す
る [40][41]。これらのエックス線を YAP(Ce)エックス線カメラで検出することで⼩動物体内
の Ra-223 分布を⾼空間分解能に画像化できる可能性がある。このように開発したエックス
線カメラは At-211以外の TAT ⽤核種を投与された⼩動物の撮像にも有望である。 
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3.5 まとめ 

 我々は、マウス体内の At-211 分布を⾼空間分解能に画像化するための低エネルギーエッ
クス線⽤⾼空間分解能 YAP(Ce)カメラを開発し、開発した YAP(Ce)カメラが At-211 のイン
ビボイメージングに有⽤であることを明らかにした。YAP(Ce)カメラは、At-211以外の TAT

⽤アルファ線放出核種を投与された⼩動物のイメージングにも有望であると考えられる。 
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第 4章 結論 
 
 本研究では Ce 濃度が異なる YAP(Ce)シンチレータ間で性能⽐較を⾏い、低エネルギーエ
ックス線⽤⾼空間分解能イメージング検出器に適する YAP(Ce)の Ce 濃度を評価した。また、
性能⽐較にて明らかになった最適な Ce 濃度を有する YAP(Ce)を⽤い、低エネルギーエック
ス線⽤⾼空間分解能 YAP(Ce)カメラの開発を⾏った。その結果、以下の研究成果を得た。 
 

(1) 本研究で性能評価を⾏った YAP(Ce)の中では Ce 濃度が⾼い YAP(Ce)ほど発光量が⼤き
くなり、⾼いエネルギー分解能を得ることができた。また、Ce 濃度が⾼くなるほど⾮線形
性がわずかに劣化したが、発光減衰時間は短くなった。含有する Ce 濃度が 2%より⼤きい
YAP(Ce)の性能に関してはさらなる検証が必要であるが、Ce 濃度が 2%以下の場合、含有す
る Ce 濃度が⼤きい YAP(Ce)ほど低エネルギーエックス線⽤⾼空間分解能イメージング検出
器に⽤いるシンチレータとして優れていることが明らかになった。 

 

(2) 2%Ce 添加 YAP(Ce)を⽤いて低エネルギーエックス線⽤⾼空間分解能カメラを開発し、
開発したカメラを⽤いて At-211 の⾼空間分解能インビボイメージングが可能であることを
実証した。 

 

本研究の成果から、今後、2%Ce 添加 YAP(Ce)は⾼分解能放射線イメージング装置へ応⽤
され TAT の発展に⼤きく寄与することが期待される。 
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