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要旨  

 X 線 Computed Tomography(CT)検査における被ばく線量評価の指標として、volume CT 

dose index(CTDIvol)が一般的に用いられている。CTDIvol の測定で使用するアクリル樹脂製

円柱型ファントムの直径は 16cm もしくは 32cm のみであるため、個々に体幹部径が異なる

患者の被ばく線量を CTDIvol では適切に評価できないという議論がされてきた。この問題

を解決するために、American Association of Physicists in Medicine (AAPM)は 2011 年に

Size-Specific Dose Estimate (SSDE)と称する新たな規格を提唱した。SSDE は、CTDIvol 値に

患者体型の関数である換算係数を乗ずることで算出される。しかしながら、AAPM Task 

Group 204 Report で提唱された換算係数は、ボリュームスキャン及び AAPM Task Group 111

測定法による影響を考慮していない。本研究の目的は、ボリュームスキャン及び AAPM 

Task Group 111 測定法が SSDE 算出時の換算係数に与える影響についてモンテカルロシミ

ュレーションを用いて検討することである。  

モンテカルロシミュレーションにて CT 検査を模擬する上で、ボウタイフィルタ透過後

のファンビーム方向の各角度の実効エネルギー及び照射線量を組み込む必要がある。本研

究では、シリコン PIN フォトダイオードを使用した実効エネルギー測定器を作製し、CT

装置のファンビーム方向の各角度の実効エネルギー及び照射線量を測定した。  

 モンテカルロシミュレーションにて Toshiba 社製の Aquilion ONE CT 装置を模擬し、直

径 8cm から 40cm までの円柱水ファントム内部の線量を計算した。得られた各直径のファ

ントム内部の線量から、指数回帰方程式を用いて換算係数を算出した。ボリュームスキャ

ン及び AAPM Task Group 111 測定法を施行した際の SSDE 算出時の換算係数は、AAPM Task 

Group 204 Report に記載されている現行の換算係数に対して差異 14.2%以内で一致した。こ

れより、AAPM Task Group 204 report に記載されている現行の換算係数は、ボリュームスキ

ャン及び AAPM Task Group 111 測定法に対しても適応可能であることが分かった。  
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Abstract 

 X-ray computed tomography (CT) dose estimation is commonly performed based on the volume 

CT dose index (CTDIvol). CTDIvol measurements are only performed using 16- or 32-cm-diameter 

polymethyl methacrylate cylindrical phantoms; thus, patient size is not considered.  Therefore, the 

CTDIvol parameter does not estimate patient dose. To overcome this problem, the American 

Association of Physicists in Medicine (AAPM) Task Group 204 has developed and recommended 

size-dependent conversion factors, which can be used to determine size-specific dose estimate 

(SSDE) values from CTDIvol values. However, these conversion factors do not consider the effects 

of volume scanning or the new CT dosimetry metrics proposed by AAPM Task Group 111. This 

study aims to investigate the influence of these examinations and metrics on the conversion 

factors reported by AAPM Task Group 204, using Monte Carlo simulations. 

An accurate Monte Carlo simulation requires an understanding of the change of x -ray energy and 

air kerma along the fan-beam arc of the CT scanner. To measure the effective energy and air kerma 

distributions, we devised a pin-photodiode array utilizing eight channels of x-ray sensors arranged 

at regular intervals along the fan-beam arc of the CT scanner. 

Simulations were performed modelling a Toshiba Aquilion ONE CT scanner, in order to compute 

dose values in water for cylindrical phantoms with 8-40-cm diameters. Then, the conversion 

factors were obtained by applying exponential regression analysis between the dose values for a 

given phantom diameter and the phantom diameter. The conversion factors for volume scanning 

and the CT dosimetry metrics proposed by the AAPM Task Group 111 were in agreement with 

those reported by AAPM Task Group 204, within a percentage error of 14.2 %. The results 

obtained in this study indicate that the conversion factors previously presented b y AAPM Task 

Group 204 can be used to provide appropriate SSDE values for volume scanning and the CT 

dosimetry metrics proposed by the AAPM Task Group 111.  
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第 1 章 序論 

 

1-1 研究の背景  

X 線 Computed Tomography (CT)検査は医療現場で広く用いられている。CT 検査による患

者の被ばく線量は他の X 線検査に比べて高いため、被ばく線量評価は重要である。CT 検

査における被ばく線量評価の指標として、volume CT dose index (CTDIvol)が一般的に用いら

れている[1,2]。CTDIvol は、長さ 15cm のアクリル樹脂製円柱型ファントム(以下、CTDI フ

ァントム)内に有効電離長 10cm の CT 用電離箱を挿入し、ファントム中心部にてシングル

アキシャルスキャンを施行する CTDI100 測定法に基づき算出される。CTDI ファントムの直

径は頭部用で 16cm、及び体幹部用で 32cm である。しかしながら、患者の体幹部径は個々

で異なるため、体幹部径を一律 32cm で評価する CTDIvol では患者被ばく線量を適切に評価

できないという論議がされてきた[3]。これを受けて American Association of Physicists in 

Medicine (AAPM)は 2011 年に Size-Specific Dose Estimate (SSDE)と称する新たな規格を提唱

した[4]。SSDE は、直径 32cm の CTDI ファントムで測定された CTDIvol 値に患者体型の関

数である換算係数 g(x)を乗じた値で、次式で定義される。  

SSDE = g(𝑥) × 𝐶𝑇𝐷𝐼𝑣𝑜𝑙(32𝑐𝑚) ・・・(1) 

x は患者体型の実効径であり、撮影された CT 画像の横断像から推定される。g(x)は AAPM 

Task Group 204 Report 内に表として公開されている。CTDIvol(32cm)は検査毎に CT 装置上に

表示される。SSDE 算出時の換算係数は実測とモンテカルロシミュレーションを用いた 4

組の独立した研究データから推定されており[4]、この換算係数を用いる事で患者の被ばく

線量を精度よく推定する事が可能であると報告されている[5,6]。  

 CT 装置は近年急速に進歩を遂げており、1 回転で体軸方向に 16cm の X 線照射を行うボ

リュームスキャンが可能な装置も登場し、臨床現場で普及している[7-11]。しかしながら、

AAPM Task Group 204 Report に記載されている SSDE 算出時の換算係数はシングルアキシ

ャルスキャン及びヘリカルスキャンに基づいて定義されており、ボリュームスキャンが換

算係数に与える影響については検討されていない。  

SSDE は CTDI ファントムの径に対する問題への改善案であるが、一方で CTDI ファント

ムの長さに対する問題点も論議されてきた。従来の CTDI100 測定法では CTDI ファントム

の長さが短いために散乱線成分による線量の寄与を充分に考慮できていない [12-16]。これ

を受けて AAPM は 2010 年に新たな CT 線量測定法（以下、AAPM Task Group 111 測定法）
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を提唱した[17]。AAPM Task Group 111 測定法では、長さ 45cm のアクリル樹脂製円柱型フ

ァントムに有効電離長 23mm の微小電離箱を使用する。スキャン方式は従来のシングルア

キシャルスキャンからヘリカルスキャンもしくはボリュームスキャンとなる。AAPM Task 

Group 204 Report に記載されている SSDE 算出時の換算係数は CTDI100 測定法に基づいて定

義されており、AAPM Task Group 111 測定法が換算係数に与える影響については検討され

ていない。  

SSDE は従来用いられている CTDIvol 値から簡便に算出でき、患者体型を考慮した線量評

価を行う事ができるため今後普及すると思われる。また、ボリュームスキャン及び AAPM 

Task Group 111測定法についても今後の CT検査における被ばく線量評価には欠かせない項

目である。そのため、未検討であるボリュームスキャン及び AAPM Task Group 111 測定法

が SSDE 算出時の換算係数に与える影響について明らかにする必要があると考えられる。  

 

1-2 本研究の目的  

 本研究では、上述の背景を踏まえて、ボリュームスキャン及び AAPM Task Group 111 測

定法が SSDE 算出時の換算係数に与える影響についてモンテカルロシミュレーションを用

いて検討する事を目的としている。モンテカルロシミュレーションにて CT 検査を模擬す

るには、ファンビーム方向の各角度の実効エネルギー及び照射線量の情報を組み込む必要

がある。そのため、CT 装置のファンビーム方向の実効エネルギー及び照射線量を測定す

る事も本研究の目的である。  

 

1-3 本論文の構成と内容  

 第 1章では、現行の SSDE 算出時の換算係数がボリュームスキャン及び AAPM Task Group 

111 測定法を考慮していないという背景とその必要性を述べる。  

 第 2 章では、モンテカルロシミュレーションにて CT 検査を模擬する際に必要なファン

ビーム方向の実効エネルギー及び照射線量を測定する過程を述べる。 

 第 3 章では、モンテカルロシミュレーションを用いて、ボリュームスキャン及び AAPM 

Task Group 111 測定法が SSDE 算出時の換算係数に与える影響について検討する。  

 第 4 章では、本研究で得られた結果をまとめ、その成果と意義を結論としてまとめる。 
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第 2 章 CT 装置のファンビーム方向の実効エネルギー及び 

照射線量の測定 

 

2-1 CT 装置の実効エネルギー及び照射線量  

 CT 装置には画質改善のためにボウタイフィルタが装着されている[18]。ボウタイフィル

タは、被射体を透過して検出器に到達する X 線の線質を揃え、カッピングアーチファクト

を低減する目的で X 線管の前面に装着されている。ボウタイフィルタの形状は一般的に逆

鞍型をしており、ファンビーム角度毎に実効エネルギーと照射線量が変化する。そのため、

モンテカルロシミュレーションにて CT 検査を精度よく模擬するためには、ファンビーム

角度毎の実効エネルギーと照射線量の情報をシミュレーションコードに組み込む必要があ

る。ボウタイフィルタの形状や材質は社外秘となっているため、ファンビーム角度毎の実

効エネルギーと照射線量の情報を知るには実測する必要がある。  

従来、CT 装置の実効エネルギー測定は、メンテナンスモードによって X 線管球を固定

した状態でのアルミニウム板を用いた半価層測定法によって行われてきた。しかし、この

手法で測定するためにはメーカ側の協力が必要であり容易に測定する事が困難である。ま

た、アルミニウム板を交換して何度も X線を照射する必要があるため測定に手間が掛かる。

本研究では第 3 章で記述するモンテカルロシミュレーションを使用する際に、種々の管電

圧及びボウタイフィルタ形状での実効エネルギー情報が必要となるため、従来の半価層測

定法では大変な手間と時間がかかる。  

当研究室には本学名誉教授である青山隆彦先生が開発された、2 層の半導体素子で構成

された実効エネルギー測定が可能な検出器がある [19]。本研究では、この検出器を以下、“実

効エネルギー測定器”と称する。本測定器は 2 層の半導体素子の出力電圧比から実効エネ

ルギーを取得する事ができる。本測定器では 1 度の X 線照射で実効エネルギーを即座に求

める事が可能である。本測定器は一般撮影装置領域での使用を想定して作成されたもので

あるため、本研究では CT 装置においても本測定器を使用可能とする為に改良し、ファン

ビーム角度毎の実効エネルギーと照射線量を測定した。  

 

2-2 実効エネルギー測定器の構造 

実効エネルギー測定器のセンサー部には、Figure 1a に示すシリコン PIN フォトダイオー

ド（浜松フォトニクス、S2506-04）を使用した。本フォトダイオードは、厚さ 0.1mm の鉄
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板の上に配置されている。本測定器は、Figure 1b に示す様に、フォトダイオードを 2 層に

重ねた構造となっている。X 線を前段のフォトダイオードの受光面へ垂直に入射すると、

X 線は鉄板によって減衰し、後段のフォトダイオードの出力電流は減少する。各フォトダ

イオードの出力電流を X 線照射時間中積算し、線量に比例した電圧信号に変換した後に

AD 変換器を通じてパーソナルコンピュータに取り込む。取り込んだ各フォトダイオード

の出力電圧に対して、前段のフォトダイオードの出力電圧を分母に、後段のフォトダイオ

ードの出力電圧を分子にして出力電圧比を求める。電離箱とアルミニウム板を用いて算出

した実効エネルギーと本測定器の出力電圧比との関係を示すエネルギー校正曲線を予め求

めておけば、出力電圧比から実効エネルギーを即座に求める事ができる。本測定器は前段

のフォトダイオードの出力電圧から照射線量も同時に測定する事ができる。Figure 1b にお

いて、後段のフォトダイオードの背面側に配置されている厚さ 2mm の黄銅は後方からの

散乱 X 線の入射を防ぐ役割をしている。また、遮光と電磁シールドのためにフォトダイオ

ードをアルミニウム箔で被覆した。  

CT 装置で回転照射を施行した際においても本測定器の使用を可能とするため、Figure 1c

に示す様に、センサー部に厚さ 2mmの鉛コリメータを施した。鉛コリメータは高さ 65mm、

幅 25mm、開口幅 3mm である。また、1 回の X 線照射でファンビーム方向の各角度の実効

エネルギーと照射線量を測定するため、Figure 1d に示す様に、同様の測定器及び鉛コリメ

ータを 8 個作製した。  

 

            (a) 
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       (b) 

     

 

 

 

 

 

 

 

 

 

     (c)                                        (d)  

 

 

 

 

 

 

 

Figure 1 A pin silicon photodiode, Hamamatsu S2506-04 (a), as used for the x-ray sensor (b), and 

the lead collimator (c), incorporated into the eight channels of x -ray sensors (d) of the 

pin-photodiode array. 

 

2-3 実効エネルギー測定器の特性評価 

2-3-1 特性評価項目  

実効エネルギー測定器の特性評価として、方向依存性、X 線強度に対する依存性、エネ

ルギー校正曲線の作製を行った。作製した 8 個の測定器に対し、同一の条件下で X 線を照

射した際の測定器間の出力電圧の違いは 3%以内となった。そのため、特性評価は作製し

た 8 個の測定器のうちの 1 つで行えば問題ないと判断した。  
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2-3-2 方向依存性  

鉛コリメータを装着した状態での測定器の出力電圧の方向依存性を一般撮影装置

（Toshiba、DRX-2425C/KXO-1000）を用いて評価した。X 線照射条件は、管電圧 120kV、

管電流時間積 50mAs、焦点-測定器間距離 60cm とした。X 線がフォトダイオードに垂直に

入射する角度を 0 度と定義し、前段と後段のフォトダイオードの出力電圧を -180~180 度の

範囲で 1 度毎に測定した。なお、出力電圧が無視できるほど小さくなった角度の範囲での

測定は 10 度毎に行った。測定した出力電圧の方向依存性の結果を Figure 2 に示す。  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 2 Angular dependence of the output voltages of the x-ray sensor with the lead collimator 

shown in Fig. 1c. 

 

CT 装置にて回転照射を施行した際に得られる、前段のフォトダイオードの出力電圧 Vf,rot

と後段のフォトダイオードの出力電圧 Vr,rot は次式から計算できる。  

𝑉𝑓,𝑟𝑜𝑡 = ∑ 𝑉𝑓,𝑖  
180
𝑖=−180 ・・・(2) 

𝑉𝑟,𝑟𝑜𝑡 = ∑ 𝑉𝑟,𝑖  
180
𝑖=−180 ・・・(3) 

Vf,i及び Vr,iは X 線入射角度が i 度の際の前段と後段のフォトダイオードの出力電圧である。 

CT 装置にて回転照射を施行した際に得られる 2 層のフォトダイオードの出力電圧比 Rrot

は次式から計算できる。 

𝑅𝑟𝑜𝑡 =
𝑉𝑟,𝑟𝑜𝑡

𝑉𝑓,𝑟𝑜𝑡
・・・(4) 
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 CT 装置にて固定照射を施行した際に得られる 2 層のフォトダイオードの出力電圧比

R0deg.は次式から計算できる。  

𝑅0𝑑𝑒𝑔. =
𝑉𝑟,0𝑑𝑒𝑔.

𝑉𝑓,0𝑑𝑒𝑔.
・・・(5) 

Vf,0deg.及び Vr,0deg.は X 線入射角度が 0 度の際の前段と後段のフォトダイオードの出力電圧

である。  

 Figure 2 より、Rrot は 0.241、R0deg.は 0.245 であり、その差異はわずか-1.4%であった。こ

れより、作製した鉛コリメータの形状は適切であり、本測定器は CT 装置で回転照射を施

行した際にも使用可能であるといえる。  

 

2-3-3 X 線強度に対する依存性 

 測定器の出力電圧比の X 線強度に対する依存性を CT 装置（Siemens、SOMATOM 

Definition Flash CT scanner）を用いて評価した。鉛コリメータを装着した測定器を CT 装置

のアイソセンタであるファンビーム角度 0 度と、ファンビームの端近くである 21 度の 2

か所に配置した。管電圧は 80kV、ボウタイフィルタは体幹部用を使用した。管電流時間積

を 10~350mAs/rotation まで変化させ、出力電圧比を測定した。測定した出力電圧比の X 線

強度に対する依存性の結果を Figure 3 に示す。Figure 3 より、ファンビーム角度 0 度では

150mAs/rotation 以上、ファンビーム角度 21 度では 200mAs/rotation 以上で出力電圧比の変

動は 3.0%以内であった。これより、本測定器を Siemens 社製の SOMATOM Definition Flash 

CT scanner で使用する際には 200mAs/rotation 以上の X 線強度が必要であるといえる。  

ボウタイフィルタ形状はファンビーム角度が増加するにつれ厚さが増加するため、より

高い X 線強度が必要となる。また、管電圧が低くなるほどボウタイフィルタを透過する X

線量は減少する。ボウタイフィルタ形状は CT 装置毎に異なるため、本測定器を用いる際

には、充分に安定した出力電圧比を得られる X 線強度を CT 装置毎に事前に把握する必要

がある。その際には、最も高い X 線強度が必要となる低管電圧及びファンビーム角度の端

で測定を行う必要がある。  
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Figure 3 Ratio of output voltages of the x-ray sensor with the lead collimator as a function of the 

x-ray intensity of a CT scanner – Siemens SOMATOM Definition Flash - at a tube voltage of 80 

kV, at fan-beam angles of 0°, i.e. the isocenter, and 21°.  

 

2-3-4 エネルギー校正曲線の作製 

 出力電圧比と実効エネルギーとの関係を示すエネルギー校正曲線を、一般撮影装置

（Toshiba、DRX-2425C/KXO-1000）を用いて作製した。また、前段のフォトダイオードの

出力電圧と照射線量との関係を示す線量校正曲線も併せて作製した。測定条件として、管

電圧は CT 検査で良く使用される 80, 100, 120, 135, 140kV に設定した。CT 装置における硬

い線質を得るため、一般撮影装置の X 線管に最大で 30mm の厚さのアルミニウム板を取り

付けた。管電流時間積は 50mAs とした。  

 エネルギー校正曲線の作製において、出力電圧比は実効エネルギー測定器を用いて測定

し、実効エネルギーは電離箱線量計(Radcal、10X5-3CT)を用いてアルミニウム板による半

価層測定法に基づいて算出した。焦点-測定器間距離は、実効エネルギー測定器及び電離箱

線量計ともに 60cm とした。電離箱線量計は、日本品質保証機構により、国家標準とトレ

ーサビリティを有する電離箱線量計を用いて、95%信頼区間で 5%以下の不確かさで校正さ

れたものを使用した。実効エネルギーは、測定されたアルミニウム半価層とアルミニウム

の線源弱係数[20]から算出した。  

 線量校正曲線は、横軸を実効エネルギー、縦軸を線量校正係数（感度の逆数）で表され

る。実効エネルギーは、上述の電離箱線量計を用いたアルミニウム板による半価層測定法



 

- 9 - 

 

に基づいて算出した。線量校正係数は、空気カーマを前段のフォトダイオードの出力電圧

で除した値で表される。空気カーマは電離箱線量計を用いて測定した。  

 エネルギー校正曲線を Figure 4a に、線量校正曲線を Figure 4b に示す。エネルギー校正

曲線及び線量校正曲線ともに管電圧に依存する結果となり、本測定器を使用する際には管

電圧毎の校正曲線を使用する必要があるといえる。  

           (a) 

 

 

 

 

 

 

 

 

            (b) 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 4 Effective energy of x rays as a function of the ratio of the output voltages of the rear to 

the front photodiodes (a), and dose calibration coefficient for the output voltage from the front 

photodiode as a function of the effective energy (b), which were measured for tube voltages of 80, 

100, 120, 135, and 140 kV separately.  The solid lines are second-order polynomial 

approximations. 

 



 

- 10 - 

 

 Figure 4a にて、エネルギー校正曲線は、付加フィルタとしてアルミニウムのみにて作製

された。しかし、CT 装置のボウタイフィルタはアルミニウム以外の材質にて作製されて

いる可能性もある。そこで、8mm 及び 22mm 厚のテフロン、0.4mm 厚のスズ、0.5mm 厚の

銅を X 線管に取り付けた際の、出力電圧比と実効エネルギーを測定した。Figure 4a で示さ

れたアルミニウムのみで作製したエネルギー校正曲線上に他の材質の測定結果をプロット

した結果を Figure 5 に示す。エネルギー校正曲線と他の材質の測定点との差は 2.7%以内で

あった。これより、ボウタイフィルタの材質の違いがエネルギー校正曲線の精度に与える

影響は小さいといえる。 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 5 The relationship between the ratio of output voltages and the effective energy measured 

for various filter materials, i.e., 8- and 22-mm-thick teflon, 0.4-mm-thick Sn, or 0.5-mm-thick Cu, 

where measurements were carried out for tube voltages of 80, 100, 120, and 140 kV separately.  

The solid lines are the energy calibration curves obtained with Al additional filters, as shown in 

Figure 4a. 
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2-4 実効エネルギー測定器の精度検証 

 作製した実効エネルギー測定器による実効エネルギー測定の精度を検証するために、実

効エネルギーを測定器と電離箱で測定し比較した。測定は Siemens 社製の SOMATOM 

Definition Flash CT scanner で行い、管電圧は 80, 100, 120, 140kV を使用した。X 線強度は

200mAs/rotation、体軸方向ビーム幅は 38.4mm とした。ボウタイフィルタは頭部用と体幹

部用を各々設定した。測定位置は CT 装置のアイソセンタであるファンビーム角度 0 度と

した。電離箱による実効エネルギー測定は、前述と同様にアルミニウム板による半価層測

定法に基づき行った。実効エネルギー測定器による実効エネルギー測定は、X 線照射によ

り得られた出力電圧比から Figure 4a のエネルギー校正曲線を使用して算出を行った。各実

効エネルギー測定は 3 回ずつ行った。  

 実効エネルギー測定器と電離箱による実効エネルギーの測定結果を Table 1 に示す。実効

エネルギー測定器と電離箱による実効エネルギーの差異は最大で 2.8%であった。これより、

Figure 4a に示すエネルギー校正曲線は適切であり、実効エネルギー測定器による CT 装置

の実効エネルギー測定の精度は信頼できるといえる。  

 

Table 1 Effective energies measured with the x-ray sensor and the CT ionization chamber.  

Experiments were performed using the Siemens SOMATOM Definition Flash CT scanner.  

Tube voltage 

[kV] 

Bow-tie filter 

Effective energy (±SD*1) [keV] Percent difference 

[%] X-ray sensor Ionization chamber 

80 

Head
*2

 48.4 (±0.6) 47.1 (±0.8) 2.8 

Body
*3

 49.0 (±0.6) 48.5 (±0.8) 1.1 

100 

Head 53.4 (±0.6) 53.7 (±0.9) -0.5 

Body 54.7 (±0.6) 54.0 (±0.8) 1.3 

120 

Head 59.0 (±0.7) 58.9 (±1.0) 0.2 

Body 59.9 (±0.7) 59.0 (±1.0) 1.5 

140 

Head 64.8 (±0.8) 65.9 (±1.0) -1.7 

Body 65.1 (±0.7) 66.1 (±1.1) -1.5 

*1
 Standard Deviation, 

*2
 a bow-tie filter designed for head examinations, 

*3
 a bow-tie filter 

designed for body examinations. 
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 Table 1 ではアイソセンタであるファンビーム角度 0 度での精度検証の結果であるが、実

効エネルギー測定器を使用するにあたり、ファンビーム方向の各角度の実効エネルギー及

び照射線量の精度検証も必要である。ファンビーム方向の各角度の実効エネルギー及び照

射線量を測定器と電離箱で測定し比較した。測定は Siemens 社製の SOMATOM Definition 

Flash CT scanner で行い、管電圧は 120kV、ボウタイフィルタは体幹部用を使用した。実効

エネルギー測定器による実験配置図を Figure 6a に、電離箱による実験配置図を Figure 6b

に示す。  

 実効エネルギー測定器による測定では、CT 装置の寝台上に、焦点-アイソセンタ間距離

を半径とする円弧上の発泡スチロールを配置した。発泡スチロール上に 8 個の実効エネル

ギー測定器を CT 装置の焦点方向に向けて配置した。実効エネルギー測定器は、ファンビ

ーム角度 0 度から 21 度までの 3 度毎に配置した。CT 装置にて 1 回転の X 線照射を行い、

得られた出力電圧比から Figure 4a のエネルギー校正曲線を使用して実効エネルギーを算

出した。また、得られた前段のフォトダイオードの出力電圧から Figure 4b の線量校正曲線

を使用して照射線量も算出した。  

 電離箱による測定では、CT 装置の寝台からの散乱線を除外するため、寝台をガントリ

外に移動させて代わりに直方体の発泡スチロールを配置した。直方体の発泡スチロール上

に円弧上の発泡スチロールを配置した。X 線照射は、メンテナンスモードによって X 線管

球を 12 時方向に固定した状態で行った。ファンビーム角度 0 度から 21 度までの 3 度毎に、

照射線量と実効エネルギーを測定した。実効エネルギーはアルミニウム板による半価層測

定法に基づいて算出した。  

 実効エネルギー測定器と電離箱による、ファンビーム方向の各角度の実効エネルギー及

び照射線量の測定結果を Figure 7 に示す。実効エネルギー測定器と電離箱による実効エネ

ルギーの差異は 3.2%以内であり、照射線量の差異は相対線量にて 0.04 以内であった。こ

れより、実効エネルギー測定器による実効エネルギー及び照射線量の測定の精度は、アイ

ソセンタのみではなくファンビーム方向の各角度においても担保されているといえる。  
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(a)                                       (b)  

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 6 Geometry for the measurements of the effective energy and the relative dose at various 

fan-beam angles of a CT scanner using the pin-photodiode array (a), and an ionization chamber 

(b).   

 

 

(a)                                             (b)  

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 7 Effective energies (a) and relative doses normalized to a dose value at 0° (b) obtained by 

using an ionization chamber and the pin-photodiode array as a function of fan-beam angles for the 

Siemens SOMATOM Definition Flash CT scanner. 
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2-5 Aquilion ONE の実効エネルギー及び照射線量の測定結果 

 第 3 章で記述するモンテカルロシミュレーションを行う際に必要となる、Toshiba 社製の

Aquilion ONE CT scanner のファンビーム方向の実効エネルギー及び照射線量を測定した。

管電圧は 80, 100, 120, 135kV、ボウタイフィルタは頭部用及び体幹部用を使用した。実効

エネルギー測定器を使用し、上述の Figure 6a と同様の実験配置図にて測定した。充分に安

定した出力電圧比を得るため、X 線強度は 400mAs/rotation とした。  

 測定結果として、頭部用ボウタイフィルタの実効エネルギーを Figure 8a に、照射線量を

Figure 8b に示す。また、体幹部用ボウタイフィルタの実効エネルギーを Figure 8c に、照

射線量を Figure 8d に示す。ファンビーム角度が増加するに従い、実効エネルギーは増加し、

照射線量は減少した。  

 

(a)                                            (b)  

 

 

 

 

 

 

 

(c)                                            (d) 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 8 Effective energies and relative doses normalized to a dose value at 0° as a function of 

fan-beam angles of the Toshiba Aquilion ONE CT scanner, operated at tube voltages of 80 to 135 

kV with the bow-tie filter designed for head (a-b) and body (c-d) examinations. 
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第 3 章 ボリュームスキャン及び AAPM Task Group 111 測定法が

SSDE 算出時の換算係数に与える影響  

 

3-1 CT 検査におけるモンテカルロシミュレーションの概説  

 モンテカルロシミュレーションを用いて、ボリュームスキャン及び AAPM Task Group 

111 測定法を用いた際の SSDE 算出時の換算係数を算出した。CT 装置は Aquilion ONE CT 

scanner を模擬した。シミュレーションコードは Electron Gamma Shower version 5 (EGS5)を

使用した[21]。EGS5 では、カットオフエネルギーとして 1keV までの低エネルギーの電子・

光子輸送が可能であるため、CT 検査で用いられる診断領域の X 線エネルギーのシミュレ

ーションに適している。光子の物理反応としては、光電効果・コンプトン散乱・レイリー

散乱を取り扱っている。本研究で行ったシミュレーションでは、統計的誤差が 1%以下と

なる様に入射光子数を設定した。  

モンテカルロシミュレーションにて CT 検査を精度よく模擬するためには、ファンビー

ム角度毎の実効エネルギーと照射線量の情報をシミュレーションコードに組み込む必要が

ある。ファンビーム角度毎の実効エネルギーと照射線量は、第 2 章で記載した実効エネル

ギー測定器を使用して測定した。Aquilion ONE CT scanner の測定結果は Figure 8に示した。

Figure 8 で得られた実効エネルギーから、Tucker らの近似式[22]を用いて X 線スペクトル

を推定した。Tucker らは、実測結果と非線形最小二乗法を利用して、タングステンターゲ

ットから発生する X 線スペクトルを推定する手法を提案した。管電圧、ターゲット角度、

付加フィルタなどの条件を Tucker らの近似式に代入することで、X 線スペクトルを推定す

ることができる。  

 ファンビーム方向の各角度への入射光子数は、Figure 8 の照射線量の分布と同様になる

ように重み付けを行った。なお、Figure 8 の照射線量の測定は 3 度毎での測定のため、角

度間の照射線量は線形近似により算出した。X 線スペクトルはファンビーム角度 0 度から

21 度までの 3 度間隔で 8 種類を使用し、光子の入射角度に一番近い角度のスペクトルを 8

種類から選択した。各入射光子のエネルギーは、X 線スペクトルの分布と同様になるよう

に重み付けを行った。本研究で用いたモンテカルロシミュレーションにて CT 検査を模擬

する手法は当研究室で独自に使用しているものであるが、原理は Turner らが提唱す

る”equivalent source method”と同様である[23]。なお、体軸方向に 16cm と広い照射野を持

つボリュームスキャンを行う際には、体軸方向の角度毎の実効エネルギーと照射線量の情
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報も同様の手法でシミュレーションコードに組み込んだ。  

 

3-2 モンテカルロシミュレーションと実測との整合性の検証 

 モンテカルロシミュレーションと実測との整合性を検証するために、両者の CTDIvol 値

を比較した。実測は Aquilion ONE CT scanner にて行い、管電圧 80, 100, 120, 135kV を使用

した。X 線強度は 300mAs/rotation、体軸方向ビーム幅は 4cm とした。測定は頭部用及び体

幹部用の CTDI ファントムを使用し、それぞれ頭部用及び体幹部用のボウタイフィルタを

設定した。CTDI ファントムには円柱中心部と表面から 1cm 内側の 4 か所の計 5 か所の位

置に CT 用電離箱挿入用の穴が空いている。辺縁 4 か所の穴は 90 度間隔である。CT 用電

離箱をいずれかの穴に挿入した際には、それ以外の 4 か所の穴には同寸法のアクリル樹脂

棒を挿入した。電離箱線量計(Radcal、10X5-3CT)は第 2 章で使用したものと同一であるた

め、95%信頼区間で 5%以下の不確かさで校正されている。CTDI ファントムの体軸方向の

中心部にてシングルアキシャルスキャンを施行した。ファントム中心部での測定結果は

CTDI100,c、辺縁 4 か所の平均の測定結果は CTDI100,p と表される。測定された CTDI100,c 及び

CTDI100,p から、次式を用いて weighted CTDI(CTDIw)及び CTDIvol を算出した。  

𝐶𝑇𝐷𝐼𝑤 =
1

3
𝐶𝑇𝐷𝐼100,𝑐 +

2

3
𝐶𝑇𝐷𝐼100,𝑝・・・(6) 

𝐶𝑇𝐷𝐼𝑣𝑜𝑙 =
𝐶𝑇𝐷𝐼𝑤

𝑃𝐹
・・・(7) 

PF はピッチファクタを示し、X 線管 1 回転あたりの寝台移動量を体軸方向のビーム幅で除

した値である。  

 モンテカルロシミュレーションにて、上述の実測と同様の幾何学的配置と条件にて

CTDIvol 値を算出した。シミュレーションにて算出される CTDIvol 値[mGy/source photon]は

相対値であるため、実測での CTDIvol 値 [mGy/total mAs]と比較するためには規格化係数

[source photon/total mAs]が必要である[24]。規格化係数を定めるために、CT 用電離箱線量

計を CT 装置のアイソセンタ上に配置し、シングルアキシャルスキャンを行い空気中での

CTDI100 値を測定した。シミュレーションにて同様に空気中の CTDI100 値を算出した。得ら

れた実測での空気中 CTDI100 値[mGy/total mAs]をシミュレーションでの空気中 CTDI100 値

[mGy/source photon]で除した値が規格化係数[source photon/total mAs]となる。これより、シ

ミュレーションにて得られた相対的な CTDIvol 値[mGy/source photon]に規格化係数[source 

photon/total mAs]を乗じることで、実測と比較可能な CTDIvol 値[mGy/total mAs]を算出する

ことが可能となる。  
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Table 2 Comparisons between measured and simulated CTDIvol values for standard head and body 

CTDI phantoms, for the Toshiba Aquilion ONE CT scanner at tube voltages of 80, 100, 120, and 

135 kV, with 300-mAs tube current time and 4-cm longitudinal beam width. 

 

CTDI phantom 
Tube voltage 

[kV] 

CTDIvol value [mGy/total mAs] Percentage error 

[%] Measured Simulated 

Head 80 21.5 20.9 -2.9 

100 39.0 38.3 -1.7 

120 60.3 59.6 -1.2 

135 78.0 79.2 1.6 

Body 80 7.6 8.0 4.6 

100 14.8 14.4 -2.9 

120 25.7 25.4 -1.1 

135 32.8 33.6 2.5 

 

 

実測とシミュレーションとの CTDIvol 値を比較した結果を Table 2 に示す。実測とシミュ

レーションとの CTDIvol 値の差異は 4.6%以内であることから、本研究で使用したモンテカ

ルロシミュレーションコードの整合性は担保されているといえる。  

 

3-3 SSDE 算出時の換算係数の算出 

本研究では 2 種類のファントム形状を模擬した。1 つは CTDI100 測定法に基づくファン

トム（以下、CTDI100 ファントム）であり、長さ 15cm の円柱形状である。もう 1 つは、AAPM 

Task Group 111 測定法に基づくファントム（以下、TG111 ファントム）であり、長さ 45cm

の円柱形状である。両ファントムとも組成は水で構成されており、直径は 8～40cm まで 2cm

間隔で変化させた。線量取得領域は直径 1cm の円柱形状であり、ファントム中心部とファ

ントム辺縁から深さ 1cm の 2 か所とした。線量取得領域の長さは、CTDI100 ファントムで

は 10cm、TG111 ファントムでは 23mm とした。これらは各 CT 線量測定法で使用する電離

箱の長さに等しい。  

シミュレーション体系を Figure 9 に示す。本研究では、以下に表記した 4 種類の CT 線
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量評価法を模擬した： (a) CTDI100(axial)、 (b) CTDI100(volume)、 (c) TG111(helical)、 (d) 

TG111(volume)。CTDI100(axial)評価法では、CTDI100 ファントムの体軸方向中心部にてシン

グルアキシャルスキャンを行った。CTDI100(axial)評価法は、CT 検査における被ばく線量

を評価する際の現在の国際基準であり、一般的に使用されている。CTDI100(volume)評価法

では、 CTDI100 ファントムの体軸方向中心部にてボリュームスキャンを行った。

TG111(helical)評価法では、TG111 ファントムの全長 45cm の範囲にてヘリカルスキャンを

行った。ヘリカルスキャンを施行する上で、ファントム表面付近の体軸方向の線量分布の

周期的な変動の影響を抑えるために、ヘリカルピッチは 0.29 と充分に小さい値を設定した

[17]。TG111(volume)評価法では、TG111 ファントムの体軸方向中心部にてボリュームスキ

ャンを行った。体軸方向ビーム幅は、シングルアキシャルスキャン及びヘリカルスキャン

では 4cm、ボリュームスキャンでは 16cm とした。  

 

(a) 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

(b) 
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(c) 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

(d) 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 9 Monte Carlo simulation geometries for (a)CTDI100(axial), (b)CTDI100(volume), 

(c)TG111(helical), and (d)TG111(volume) method measurement models. These phantoms were 

comprised of water-containing cylinders (water is approximately tissue equivalent), with d = 8-40 

cm in 2-cm intervals. The doses in water were computed at the central or peripheral (12 o’clock) 

dose-computation cylinders, which were 1 cm in diameter. 
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 上述の 4 種類の CT 線量評価法にて、ファントム直径を 8～40cm まで 2cm 間隔で変化さ

せた際の線量をシミュレーションにて取得した。シミュレーションは、Aquilion ONE CT 

scanner にて各管電圧(80, 100, 120, 135kV)、ボウタイフィルタ形状(頭部用、体幹部用)毎に

行った。ファントム中心部での取得線量 Dwater,c 及びファントム辺縁から深さ 1cm での取得

線量 Dwater,p から、次式を用いて Dwater,w を算出した。  

𝐷𝑤𝑎𝑡𝑒𝑟,𝑤 =
1

3
𝐷𝑤𝑎𝑡𝑒𝑟,𝑐 +

2

3
𝐷𝑤𝑎𝑡𝑒𝑟,𝑝・・・(8) 

Dwater,w は Figure 9 における円柱水ファントムのアキシャル断面の平均線量を表し、式(6)で

示した CTDIw の概念と同義である。  

 次に、直径 32cm の円柱アクリル樹脂ファントムの中心部及び辺縁から深さ 1cm での空

気中での線量をシミュレーションにて取得した。ファントム中心部での取得線量 Dair,c(32cm)

及びファントム辺縁から深さ 1cm での取得線量 Dair,p(32cm)から、式(8)と同様に Dair,w(32cm)を

算出した。Dair,w(32cm)は、CT 装置のコンソール上に検査毎に表示される CTDIvol と同義であ

る。Dair,w(32cm)は各 CT 線量評価法、各管電圧、ボウタイフィルタ形状毎に算出した。  

 任意の直径 d の円柱水ファントムでの水組成の取得線量 Dwater,w(d)を、直径 32cm の円柱

アクリル樹脂ファントムでの空気組成の取得線量 Dair,w(32cm)で除すことで、線量係数 f(d)

を算出した。  

𝑓(𝑑) =
𝐷𝑤𝑎𝑡𝑒𝑟,𝑤(𝑑)

𝐷𝑎𝑖𝑟,𝑤(32𝑐𝑚)
・・・(9) 

各 CT 線量評価法の線量係数 f(d)の結果を Figure 10 に示す。Figure 10 で示した測定点を用

いて、SSDE 算出時の換算係数 g(d)を次式の指数回帰方程式より算出した。  

𝑔(𝑑) = 𝐴0 × 𝑒𝑥𝑝(𝐵0 × 𝑑)・・・(10) 

A0 及び B0 は係数である。指数回帰方程式は、管電圧 120kV のみの測定点、または管電圧

80～135kV の全ての測定点の 2種類で推定した。推定された指数回帰方程式の結果は Figure 

10 に合わせて記載し、係数 A0,B0 及び決定係数 R
2 の結果を Table 3 に示す。  

 Figure 10 より、線量係数はファントム径が小さくなるほど、測定条件の違いによる差異

が増加した。これは、管電圧やボウタイフィルタによるスペクトル形状の違いが取得線量

に与える影響が、ファントム径が小さいほど大きいためであると、AAPM Task Group 204 

Report にて論じられている[4]。Figure 10 及び Table 3 より、管電圧 120kV のみから推定さ

れた SSDE 算出時の換算係数 g(d)は、全管電圧から推定された換算係数と良く一致した。

これより、換算係数は管電圧 120kVのみから推定された結果を使用して問題ないといえる。

なお、AAPM Task Group 204 Report に記載されている現行の換算係数も管電圧 120kV のみ
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の結果から推定されている。  

 

 

(a) CTDI100(axial) method 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

(b) CTDI100(volume) method 
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(c) TG111(helical) method 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

(d) TG111(volume) method 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Figure 10 Normalized dose coefficients f(d) as functions of phantom diameter (d) for CT 

dosimetry models based on: (a) CTDI100(axial), (b) CTDI100(volume), (c) TG111(helical), and (d) 

TG111(volume) methods. In the key, “head” and “body” indicate bow -tie filters designed for head 

and body examinations, respectively. In each figure, the solid line indicates the conversion factors 

determined at a single tube voltage of 120 kV, whereas the dashed line indicates the conversion 

factors determined across 80 -135 kV tube voltages. 
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Table 3 Exponential regression analysis results for conversion factors as functions of phantom 

diameter, for each CT dosimetry model. 

CT dosimetry 

model 
Tube voltage 

Exponential regression coefficients Determination 

coefficient (R
2
) A0 B0 

CTDI100(axial) 
120 kV only 4.537 -0.043 0.99 

80-135 kV 4.581 -0.043 0.98 

CTDI100(volume) 
120 kV only 4.026 -0.038 0.99 

80-135 kV 4.271 -0.040 0.98 

TG111(helical) 
120 kV only 4.397 -0.042 0.99 

80-135 kV 4.693 -0.044 0.98 

TG111(volume) 
120 kV only 3.823 -0.038 0.99 

80-135 kV 3.972 -0.039 0.95 

 

3-4 現行の換算係数との比較 

 本研究でモンテカルロシミュレーションを用いて算出した各 CT 線量評価法の換算係数

と、AAPM Task Group 204 Report に記載されている現行の換算係数とを比較した結果を

Figure 11 に示す。各 CT 線量評価法の換算係数は、Figure 10 及び Table 3 にて管電圧 120kV

のみで推定した結果を使用した。Figure 11 より、各 CT 線量評価法による換算係数はファ

ントム径が小さくなるほど差異が生じた。現行の換算係数と最も差異が生じたのは、

CTDI100(axial)評価法による換算係数であった。ICRU Report 74 によると、0.0 歳児の体型と

等価な面積となる円柱ファントムの直径は 11.2cm と記載されている[25]。Figure 11 にて、

ファントム径が 11.2cm における換算係数は、現行法で 2.46、CTDI100(axial)評価法で 2.80

であり、その差異は 14.2%であった。AAPM Task Group 204 Report では、現行の換算係数

を用いて SSDE を評価する際には 16%程度の誤差は許容すると記載されている[4]。これよ

り、本結果の差異 14.2%も充分に許容できる範囲であると考えられる。以上より、AAPM 

Task Group 204 Report に記載されている現行の換算係数は、ボリュームスキャン及び

AAPM Task Group 111 測定法に対しても適応可能であるという結果が本研究より得られた。 
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Figure 11 Comparison of conversion factors for each CT dosimetry model. The conversion factors 

were calculated using the exponential regression equations obtained for a single tube voltage of  

120 kV. The dashed line indicates the conversion factors reported by the AAPM Task Group 204. 
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第 4 章 結論 

 

 CT 検査の被ばく線量評価において、ボリュームスキャン及び AAPM Task Group 111 測定

法が SSDE 算出時の換算係数に与える影響についてモンテカルロシミュレーションを用い

て検討した。  

モンテカルロシミュレーションにて CT 検査を模擬するために、実効エネルギー測定器

を用いて CT 装置のファンビーム方向の各角度の実効エネルギー及び照射線量を測定した。

実効エネルギーは、2 層のフォトダイオードの出力電圧比からエネルギー校正曲線を使用

して算出することが可能である。照射線量は、前段のフォトダイオードの出力電圧から線

量校正曲線を使用して算出することが可能である。実効エネルギー測定器と電離箱による

実効エネルギーの差異は最大で 2.8%であった。本研究で作製した実効エネルギー測定器を

用いれば、CT 装置のファンビーム方向の各角度の実効エネルギー及び照射線量を簡便に

測定することが可能である。  

 モンテカルロシミュレーションを用いて算出したボリュームスキャン及び AAPM Task 

Group 111 測定法を施行した際の SSDE 算出時の換算係数は、AAPM Task Group 204 Report

に記載されている現行の換算係数に対して差異 14.2%以内で一致した。これより、AAPM 

Task Group 204 report に記載されている現行の換算係数は、ボリュームスキャン及び AAPM 

Task Group 111 測定法に対しても適応可能であることが分かった。本研究による現行の換

算係数は汎用性が高いという結果は、医療施設において診療放射線技師及び医学物理士が

SSDE を評価する際に役立つと考えられる。  
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AAPM ： American Association of Physicists in Medicine 

CT ： Computed Tomography 

CTDI ： CT Dose Index 

EGS5 ： Electron Gamma Shower version 5 

SD ： Standard Deviation 

SSDE ： Size-Specific Dose Estimate 
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