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Purpose: Recently, the manufacturer of the HDR 192Ir mHDR-v2 brachytherapy source reported
small design changes �referred to herein as mHDR-v2r� that are within the manufacturing toler-
ances but may alter the existing dosimetric data for this source. This study aimed to �1� check
whether these changes affect the existing dosimetric data published for this source; �2� obtain new
dosimetric data in close proximity to the source, including the contributions from 192Ir electrons and
considering the absence of electronic equilibrium; and �3� obtain scatter dose components for
collapsed cone treatment planning system implementation.
Methods: Three different Monte Carlo �MC� radiation transport codes were used: MCNP5, PENE-

LOPE2008, and GEANT4. The source was centrally positioned in a 40 cm radius water phantom.
Absorbed dose and collision kerma were obtained using 0.1 mm �0.5 mm� thick voxels to provide
high-resolution dosimetry near �far from� the source. Dose-rate distributions obtained with the three
MC codes were compared.
Results: Simulations of mHDR-v2 and mHDR-v2r designs performed with three radiation transport
codes showed agreement typically within 0.2% for r�0.25 cm. Dosimetric contributions from
source electrons were significant for r�0.25 cm. The dose-rate constant and radial dose function
were similar to those from previous MC studies of the mHDR-v2 design. The 2D anisotropy
function also coincided with that of the mHDR-v2 design for r�0.25 cm. Detailed results of dose
distributions and scatter components are presented for the modified source design.
Conclusions: Comparison of these results to prior MC studies showed agreement typically within
0.5% for r�0.25 cm. If dosimetric data for r�0.25 cm are not needed, dosimetric results from
the prior MC studies will be adequate. © 2011 American Association of Physicists in Medicine.
�DOI: 10.1118/1.3531973�
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I. INTRODUCTION

The AAPM High Energy Brachytherapy Source Dosimetry
working group is concerned with the dosimetry in the near-
source region �where radial distances r are approximately
equal to the source active length L�. Here, the data are typi-
cally nonexistent, and the influence of the contribution of
other dosimetric components such as electrons and the lack
of electronic disequilibrium are frequently neglected or
obviated.1,2 Current treatment planning systems �TPSs� used
for high-dose-rate �HDR�, pulsed-dose-rate, and low-dose-
rate brachytherapy allow direct introduction of tabulated
dose rates from the literature using the TG-43 formalism.
These TG-43 data are usually derived from Monte Carlo
�MC� radiation transport simulations to estimate absorbed

dose by collision kerma, K̇. Consequently, these data are pro-
vided at distances from the source capsule large enough to
assure that the equivalence of kerma and dose is valid. TPS
extrapolates data outside of the available TG-43 data range.

Dose extrapolation at short distances would not be necessary
if TG-43 data with adequate range and spatial resolution
were available, which include source electron contributions
to absorbed dose and account for electronic disequilibrium.
Alternatively, this type of data may provide guidance in es-
tablishing methodological limitations using extrapolation
techniques.

The HDR 192Ir model mHDR-v2 brachytherapy source3

�Nucletron B.V., Veenendaal, The Netherlands� is used
worldwide for HDR brachytherapy. Nucletron recently pro-
vided manufacturing and dimensional details that differed
slightly from those reported by Daskalov et al.3 These dif-
ferences consist of an active core thinner and shorter than
previously reported and a different union of the source to the
delivery cable. The AAPM recommends that brachytherapy
dosimetric data be available and new dosimetric studies must
be performed following any design modifications.4,5 Also, in
order to compare data to the advanced TPS algorithms that
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account for material heterogeneities and patient dimensions,6

modern data of high quality are needed. Although there are
complete dosimetric studies in literature for the mHDR-v2
source,3,7,8 none calculated dose at very short distances
around the source or accounted for the influence of the elec-
tron dose component and the lack of electronic equilibrium
on the dose distribution. Wang and Li,9 Baltas et al.,2 and
Ballester et al.1 calculated the effects of electrons emitted by
the mHDR-v2 source and gave some values on the transverse
axis not directly related to the dosimetry of the source.

Thus, the primary objective of this study was to calculate
the dosimetric influence of the dimensional and manufactur-
ing differences for the mHDR-v2 source, giving new dose-
rate tables following the TG-43 formalism.4 Additionally, do-
simetric data are also provided following the primary and
scatter dose separation �PSS� for the collapsed cone �CC�
technique,7,10 which could be used in convolution/
superposition methods11 to calculate dose distributions
around brachytherapy sources in heterogeneous media. The
influence of source electrons on dosimetry data, as well as
the influence of the lack of electronic equilibrium near the
source capsule, is taken into account in the TG-43 formalism
and the PSS algorithm to provide more accurate dosimetric
data in proximity to this source.

II. MATERIALS AND METHODS

II.A. Description of sources

The design of the model mHDR-v2 source was taken
from Daskalov et al.,3 as shown in their Fig. 1�c�. The minor
dimensional variations in the model mHDR-v2 source
�model “mHDR-v2r” in the following text� are shown in Fig.
1. In contrast to the mHDR-v2 source, which is 0.65 mm in
diameter and 3.6 mm in length, the mHDR-v2r 192Ir source
is 0.60 mm in diameter and 3.5 mm in length. These changes
are within the manufacturing tolerances. Another change in
the mHDR-v2r source is a modified fixation of the source to
the cable, where 0.4 mm of the cable attached to the source
capsule has been replaced with stainless steel. Encapsulation
thicknesses �0.1 mm in the transverse-axis direction and 0.2
mm at the source distal end� remain unchanged. The materi-
als and composition by weight for the mHDR-v2r source and
delivery cable have not changed from the mHDR-v2 source
as reported by the manufacturer, and thus were the same as
those provided by Daskalov et al.3

II.B. Monte Carlo codes

MC methods for radiation transport simulations were used
to study the dosimetry around the mHDR-v2r source. Differ-
ent MC codes present different radiological physics models,
different cross sections, and different tracking methods in the
transport of electrons. As dose at short distances from the
source was sought where electrons emerging from the source
capsule and nonelectronic equilibrium conditions may be do-
simetrically important, three different MC codes were used.
These MC codes were MCNP �version 5�,12

PENELOPE2008,13

and GEANT4 �version 9.3�,14 which have been successfully
used for dosimetric studies in the field of
brachytherapy.1,15–23

For all three MC codes, photon and electron cross sec-
tions were based on the EPDL97 and EEDL97 cross sections
libraries, respectively,24,25 except for PENELOPE2008 where
the impulse approximation was used to account for Doppler
broadening and binding effects.13 Consequently, photoelec-
tric effect, pair production, and Rayleigh cross sections used
by the three codes were the same, while Compton cross sec-
tions in PENELOPE2008 differed from those of GEANT4 and
MCNP5. The possible influence on the dosimetric results of
using PENELOPE2008 with the Compton cross sections of the
EPDL97 library was also studied. For distances where source
electron contributions to dose were negligible and electronic
equilibrium existed, significant differences between the
codes were not expected.

II.C. Monte Carlo simulations

II.C.1. Study of the model mHDR-v2 source

Differences between cross sections and photon spectrum
used by Daskalov et al. and those used with PENELOPE2008,
GEANT4, and MCNP5 are not expected to have significant in-
fluences on the final dosimetric results. Toward demonstrat-
ing this for the mHDR-v2 source, simulations were per-
formed to mimic the circumstances of Daskalov et al.3 The
key features of the study of Daskalov et al. included:

�1� MCPT code30 with the DLC-99 �HUGO� �Ref. 26� pho-
ton cross sections library,

�2� 192Ir source photon spectrum from Glasgow and
Dillman27 with no electron emissions,

�3� Photon-only transport �no electron transport was per-

FIG. 1. Schematic design and dimensions of the model
mHDR-v2r source. Dimensions are given in mm. The
plot is not to scale.
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formed� with K̇ at a geometric point calculated using
either exponential track-length estimator30 or once-more
collided flux estimator,28

�4� Air-kerma rate per unit contained activity was calculated
in a dry air sphere 5 m in diameter. Linear corrections
were used due to the buildup of scattered photons in air.
The photon cutoff energy was not indicated in Ref. 3,
but 10 keV was utilized in this study.

�5� The source geometry of Fig. 1c in Ref. 3 was used with
the source centrally positioned in a 30 cm diameter

spherical water phantom. Water K̇ was estimated at 600
positions from 0.1 cm�r�14 cm.

�6� The stainless-steel capsule was modeled as AISI 316L
�by weight, 2% Mn, 1% Si, 17% Cr, 12% Ni, and 68%
Fe� with a density of 8.02 g /cm3, with a 2 mm long
delivery cable having an effective density of
4.81 g /cm3.

�7� The phantom composition was liquid water having a
density of 1 g /cm3 �0.998 g /cm3 was used in the cur-
rent study�.

�8� In both studies, the radioactive material was assumed to
be uniformly distributed inside the active source core.

The track-length kerma estimator and photon cross sec-
tions from the EPDL97 library were used for the simulations.
The photon spectrum was taken from the NuDat database,29

as recently suggested.15 The number of photons N� and elec-
trons Ne generated in each simulation were as follows:
MCNP5 �N�=1.2�109, Ne=1.2�109, and N�=2.4�109 to
estimate sK�, PENELOPE2008 �N�=5�109, Ne=7�108, and
N�=5�109 to estimate sK�, and GEANT4 �109 192Ir disinte-
grations�.

II.C.2. Study of the model mHDR-v2r source

The electron spectrum generated by the GEANT4 code for
192Ir disintegration included � decay, internal conversion
electrons, and Auger electrons, and was similar to that of
Ballester et al. as shown in their Fig. 1�c�.1 In each disinte-
gration, I�=2.354 photons /Bq and Ie=1.117 electrons /Bq
were generated, on average. However, due to the 10 keV
cutoff used for both photons and electrons, the photon and
electron intensities were reduced to I�=2.2992 photons /Bq
and Ie=1.113 electrons /Bq.

To obtain K̇ and absorbed dose to water, and in order to
provide adequate spatial resolution, cells were 0.01 cm thick
for r�1 cm from the source and factors of 5 and 10 thicker
for 1 cm�r�3 cm and 3 cm�r�20 cm, respectively.
Angular sampling was taken every 2°.

The source was located at the geometric center of a
spherical liquid water phantom with 40 cm radius R to esti-
mate dose to water and simulate unbounded phantom condi-
tions for r�20 cm.18,19 Water composition and mass density
used were those recommended by the AAPM.4 Additional
simulations were performed to obtain sK, with either photon
spectrum in vacuum multiplied by air mass-energy absorp-

tion coefficients at r=10 cm or with the source surrounded
by vacuum except for a small cylindrical air cell of 0.1 cm in
diameter and 0.1 cm in height at r=10 cm.

Dose contribution due to x rays and bremsstrahlung pho-

tons �Ḋ��; source �−, Auger, and internal conversion elec-

trons �Ḋe�; and K̇ were calculated and scored separately in
MCNP5 and PENELOPE2008, while they were obtained with
GEANT4 in a consistent manner using the nuclear disintegra-
tion class G4RadioactiveDecay. In this way, the region
around the source where the beta spectrum contribution to
dose is significant and where electronic equilibrium is

reached was determined. To estimate K̇, the F6 tally �linear
track length� was used in MCNP5 and user-written routines
using the linear track-length estimator30 were developed for
PENELOPE2008 and GEANT4. Absorbed dose was obtained us-
ing the �F8 tally �cell heating� in MCNP5 and in a similar way
for PENELOPE2008 �using interacting forcing variance reduc-
tion technique to estimate the dose generated by photons in
PENELOPE2008� and GEANT4. Dose and kerma rate distribu-
tions were used to derive the final dosimetric parameters: �a�
K̇ and Ḋ� as a function of r at every polar angle sampled,
comparing by visual inspection where both calculations
match and, consequently, where electronic equilibrium is

reached; for r values lower than this matching distance, Ḋ�

was chosen while K̇ was retained for larger r values; and �b�
total dose-rate Ḋ distribution was obtained by Ḋ= I�Ḋ�

+ IeḊe.
The primary and scatter dose separation formalism of

Russell et al.10 separates the total dose into three compo-
nents: �1� Primary dose, the dose from a photon leaving the
source capsule �although there has been an interaction inside
of the source� until its first interaction in the water phantom;
�2� single scatter dose, the dose deposited from the first in-
teraction of the photon in the phantom to its second interac-
tion; and �3� the multiple scatter dose, the dose deposited
from the second interaction in the phantom until the photon
is absorbed or leaves the phantom. To score these compo-
nents of the dose, several user-written routines have been
developed in PENELOPE2008 and GEANT4. Electron dose con-
tributions are provided as an along-and-away table for inte-
gration into the CC method. The photon spectrum as it leaves
the source capsule was also scored for use in algorithms that
employ the PSS formalism. For more details of the PSS tech-
nique, the reader is referred to the study of Taylor and
Rogers7 or the original work of Russell et al.10

III. RESULTS

III.A. Model mHDR-v2 source

The differences in Compton cross sections between the
EPDL97 database and those calculated by PENELOPE2008 are
greater than 2% only at energies below 10 keV. As 10 keV is
considered the cutoff energy in the present study, it is ex-
pected that the influence of these differences on dosimetric
results will be small. To check this hypothesis, the EPDL97
database Compton cross sections were used with the PENE-
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LOPE2008 code and the dosimetric results were compared to
those obtained with the code’s own Compton cross-section
data. No statistically significant differences were found.

Comparisons of the results of Daskalov et al. with the
simulations of the mHDR-v2 model in this study indicate
that the TG-43 dosimetry parameters agree within k=1 sta-
tistical uncertainties ��0.2%�. Using MCNP5, PENELOPE2008,
and GEANT4, � values �with k=1 statistical uncertainties�
were �1.1102�0.0004�, �1.1100�0.0004�, and
�1.1119�0.0005� cGy h−1 U−1, respectively, with an aver-
age of �= �1.1107�0.0008� cGy h−1 U−1. These agree with
the average value of the published data, �
= �1.109�0.012� cGy h−1 U−1.3,7–9 Differences between the
calculations of the radial dose function gL�r� and 2D aniso-
tropy function F�r ,	� and those published are also within the
statistical uncertainties. PENELOPE2008, GEANT4, and MCNP5

simulations of the mHDR-v2 model reproduced results from
previous studies.3,7–9

Therefore, it was concluded that any statistically signifi-
cant dosimetric differences between the mHDR-v2 and
mHDR-v2r models can be attributed to source design differ-
ences and are not due to the choice of MC code and related
differences in radiological physics modeling. However, it is
later shown that dosimetric differences arising from dimen-
sional changes between the designs were negligible at almost
all locations in the vicinity of the source.

III.B. Model mHDR-v2r source

III.B.1. Comparisons with model mHDR-v2

Figure 2 depicts the transverse axis K̇ for the mHDR-v2
and mHDR-v2r source models. The results plotted for each
model are representative of the same calculations obtained
using the other MC codes, which would be indistinguishable
at the plotted scale. As shown, absolute kerma differences
between the two source designs are �1%. However, when
the dosimetry data are expressed in terms of the TG-43 do-
simetry parameter � �i.e., dose rate per unit air-kerma

strength�, these differences cancel out and the � values may
be considered equivalent within statistical uncertainties �see
Sec. III C�.

In Fig. 3, the dose rate on the source transverse axis de-
picts MC-code agreement within a few percent. In Figs. 3�a�
and 3�b�, the contribution of source electrons to dose and the
contribution of photons to dose �i.e., the effect of no elec-
tronic equilibrium close to the source� are shown, respec-
tively. The results from the three MC codes were in agree-
ment within the statistical uncertainties, including the dose
components from photons and electrons. Agreement within
statistical uncertainties was also observed in other regions
�i.e., 5�r�20 cm�. The only region where the differences
exceed 2% was near the source longitudinal axis where the
statistical uncertainties were still greater than the dosimetric
differences between the MC codes. Since the results from all
three codes were similar, the results from one code �PENE-

LOPE2008, having the lowest statistical uncertainties� were se-
lected for uniform evaluation of the TG-43 dosimetry param-
eters.

The results for the mHDR-v2r source were compared to
the studies of the mHDR-v2. The differences in Fig. 3�c� are
due to the simplified beta spectrum considered by Baltas et
al.2 and Wang and Li.9 However, the differences between
GEANT4 for the mHDR-v2 source and PENELOPE2008 for the
mHDR-v2r source are due to voxel size artifacts. This effect
has been corrected in PENELOPE2008 by scoring the root-
mean-square value of r. The results illustrating the lack of
electronic equilibrium are shown in Fig. 3�d� and are com-
patible with those published for the mHDR-v2 source.1,2,9 In

Fig. 4, dose rate Ḋ�r ,	� �cGy h−1 U−1� is presented for r
�1 cm, showing that the combined effect of the contribu-
tion of electrons to dose and the lack of electronic equilib-
rium near the source is high for r�0.25 cm as expected.
Figures 2–4 have been plotted with the geometric depen-
dence removed to improve visibility of the figures at short
distances. We have used for the geometry function the linear
approximation as recommended in the TG-43U1.4

III.B.2. TG-43U1 dataset for the model mHDR-v2r
source

The dose-rate distribution Ḋ�r ,	� was used to derive the
TG-43 dosimetry parameters4 with L=0.35 cm. In order to
provide comprehensive TG-43 dosimetry data for this
source, the data have been placed in an Excel spreadsheet as
additional material;31 an along-and-away table for QA pur-
poses is also provided. Upon averaging the results from the
three MC codes, �= �1.1121�0.0008� cGy h−1 U−1 for the
mHDR-v2r was obtained. This value is comparable to the
results of Daskalov et al.3 �1.109�0.011� cGy h−1 U−1,
Taylor and Rogers7 �1.109�0.002� cGy h−1 U−1, and Papa-
giannis et al.8 �1.109�0.005� cGy h−1 U−1 for the
mHDR-v2 source.

For r�0.25 cm, gL�r� was obtained using K̇ estimation,
while absorbed dose due to photons and source electrons was
used for smaller distances. The gL�r� obtained for the
mHDR-v2r source �Ref. 31 and Fig. 5�a�� agree well �typi-
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FIG. 2. Comparison of collision kerma across the transverse axis for the
mHDR-v2 and mHDR-v2r source models. Collision kerma has been divided
by the geometry function GL�r ,90°� to improve figure visualization due to
the high-dose gradient near the source.
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cally �0.2% differences� with the data of Taylor and Rogers
for the mHDR-v2 source for r�0.25 cm as well as with our
study of the mHDR-v2 source �see Sec. III B 1�. In Fig. 5�b�,
gL�r� is shown for r�0.5 cm. In order to accurately repro-
duce the dose distribution at close distances from the source,
gL�r� in 0.01 cm steps and up to 0.4 cm from the source
center are provided in Ref. 31.

In Ref. 31, F�r ,	� for the mHDR-v2r model is provided
with high resolution for radial distances r�0.4 cm in 2°
increments. In general, F�r ,	� agreement between the
mHDR-v2r design and the published data on the mHDR-v2
source is within a few percent, except for r�0.25 cm where
electron dose contributions and the lack of electronic equi-
librium become significant. For r�0.25 cm, F�r ,	� for the
mHDR-v2r model is nearly identical to that of the mHDR-v2
model. This comparison is shown in Figs. 6�a� and 6�b� for
r=0.25 cm and r=0.5 cm, respectively. At larger distances,
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FIG. 3. �a� Dose contribution of electron spectrum ��, conversion electrons, and Auger electrons� obtained with the three MC codes used in this study for the
mHDR-v2r source. �b� Electronic equilibrium around the source is reached at about 2 mm from the source center. �c� Comparison of the contribution of
electrons to dose as obtained in this study for the mHDR-v2r source with published data for the mHDR-v2 source. �d� The same as in �c�, but for the study
of the lack of electronic equilibrium near the source. These four subfigures correspond to a dose profile on the source transverse axis. Absorbed dose and
collision kerma have been divided by the geometry function GL�r ,90°� to improve figure visualization due to the high-dose gradient near the source.

FIG. 4. Dose-rate distribution at short distances from the source. Dose rate
has been divided by the geometry function GL�y ,z� to improve figure visu-
alization due to the high-dose gradient near the source.
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the results of the present study for both the mHDR-v2 and
the mHDR-v2r sources are consistent with those published
for the mHDR-v2 source.

For common brachytherapy treatments such as HDR pros-
tate, GYN interstitial, and endobronchial, the source can be
within 0.25 cm of the tissue �unlike a vaginal cylinder�. Un-
der these circumstances, the dosimetric contributions from
192Ir source electrons and the influence of nonequivalence of
absorbed dose and collision kerma result in greater than 5%
effect for r�0.12 cm. Specifically, the absorbed dose rate is
11% higher at r=0.1 cm and even higher in reality given the
presence of air within a 5F or 6F catheter.

Reference 31 also provides the separation of absorbed
dose into its components of primary, single scatter, multiple
scatter, and the resultant total dose to be used in the PSS
algorithms. The photon spectrum leaving the source is also
included.

III.C. Uncertainty analysis

The 2004 AAPM TG-43U1 report recommended that a
dosimetric uncertainty analysis be performed when evaluat-
ing brachytherapy dosimetry parameters. The method used
for Table I was identical to that published by Rivard,16 but

applicable to the mHDR-v2 and mHDR-v2r 192Ir sources for
this study. When appropriate, the results are averages of the
three MC codes.

�a� Tolerances of 0.01 mm on the 192Ir source diameter and
capsule wall thickness were reported by the manufac-
turer. These would cause 0.46% and 0.01% variations
in radiation attenuation along the transverse axis, re-
spectively, totaling to 0.47% at greatest extent. How-
ever, these effects would cancel out when deriving the
uncertainty for �.

�b� Due to the bottoming-out of the 192Ir source within the
capsule and subsequent capsule crimping during manu-
facturing, a maximum lateral shift of 0.02 mm is ex-
pected from manufacturer-reported tolerances. This

would cause maximum variations in Ḋ�1 cm,	0� and

Ḋ�5 cm,	0� of 0.4% and 0.08%, respectively, and sK

variation of 0.04%. Again, these effects would cancel
out when deriving the uncertainty for �.

�c� Dosimetric variations due to the choice of 192Ir source
spectrum have been recently examined by Rivard et
al.15 and were shown to cause about 1% variations,
independent of the phantom depth, for both dose rate
and air-kerma rate calculations. This effect would fall
within the 0.05% statistical uncertainties when calcu-
lating � and would also not affect � derivation.

�d� Dosimetric variations due to the choice of MC radia-
tion transport code have been recently examined by
Rivard et al.15 as well as the current work. Both studies
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FIG. 5. Comparison of radial dose functions.

FIG. 6. Comparison of 2D anisotropy functions between the mHDR-v2r
�PENELOPE2008 and GEANT4� and the mHDR-v2 source models. �a� PENE-

LOPE2008 data have been derived using dose results, while GEANT4 data have
been derived using kerma. �b� All data were derived from the kerma results.
For r
0.5 cm, the results from the present study are indistinguishable from
the published data.
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indicate variations in Ḋ�1 cm,	0�, Ḋ�5 cm,	0�, and
sK of about 0.05%, with � variations of about 0.02%.

�e� Uncertainties in water and air phantom compositions
and mass densities were estimated to result in uncer-

tainties in Ḋ�1 cm,	0�, Ḋ�5 cm,	0�, and sK of about
0.01%, 0.05%, and �0.01%, respectively, with �
variations of about 0.01%.

�f� Based on photoionization cross-section uncertainties
�k=1� of 1% in low-Z materials like water and air for
192Ir from Cullen et al.,25 uncertainties for � /� were
applied to estimate the dosimetric influence in water

and air for Ḋ�1 cm,	0�, Ḋ�5 cm,	0�, and sK. These
were 0.013%, 0.067%, and 0.0001%, respectively.

�g� The aforementioned photoionization cross-section un-
certainties induced 1% �en /� uncertainties �k=1� for
water and air dose calculations.

�h� Given the 0.1, 1, and 0.1 mm thick tally voxels for

Ḋ�1 cm,	0�, Ḋ�5 cm,	0�, and sK, the uncertainties
due to volume averaging were 0.2%, 0.4%, and 0.02%,
respectively.

�i� Using more than a billion photon histories, the K̇ sta-

tistical uncertainties �k=1� for Ḋ�1 cm,	0�,
Ḋ�5 cm,	0�, and sK were all about 0.03%, increasing
only by a factor of 2 at the phantom periphery. For
points on the longitudinal axis, the statistical uncertain-
ties generally increased by a factor of 10. The statisti-
cal uncertainties in the calculation of absorbed dose
contributions from photons and electrons were about

factors of 4 and 10 greater than the K̇ results,
respectively.

In total, the k=1 dosimetric uncertainties for Ḋ�1 cm,	0�,
Ḋ�5 cm,	0�, and sK were about 1.5% and about a factor of 2
less than the generic uncertainty analysis of the 2004 AAPM

TG-43U1 report. Removing correlated effects, the

Ḋ�1 cm,	0� and sK uncertainties were used to obtain a total
k=1 uncertainty of 1.0% for �.

IV. CONCLUSIONS

Slight dimensional changes to the mHDR-v2 HDR 192Ir
brachytherapy source reveal negligible differences in the cal-
culated dose distribution for r�0.25 cm in comparison to
published and current studies. For r�0.25 cm, three MC
codes demonstrated the importance of dose contributions
from source electrons and the absence of electronic equilib-
rium. The total dose components have been individually de-
termined for use with the PSS method in TPS based on CC.
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HDR(高線量率高線量率高線量率高線量率)192Ir(イリジウムイリジウムイリジウムイリジウム)小線源小線源小線源小線源治療治療治療治療用線源用線源用線源用線源モデルモデルモデルモデル mHDR-v2 
(高線量率高線量率高線量率高線量率 MicroSelectron-v2) 向向向向けけけけ線量測定法線量測定法線量測定法線量測定法のののの再考再考再考再考 
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目的目的目的目的：：：：先日、HDR 192Ir 小線源治療用 mHDR-v2線源の製造業者が、若干の設計変更（以下 mHDR-v2r
と称する）を申し出た。設計変更は製作公差の範囲内に留まるものの、同線源の現行の線量測定デー

タと差異が生じることも想定される。本研究の目的は下記の通り。（1）上記の設計変更が、同線源に

ついて公表された現行の線量測定データに影響するかどうかをチェックすること；（2）線源に極めて

近い領域で線量測定データを新たに収得すること。当該データは、

192Ir 電子の寄与を反映したもので

あり、かつ、電子平衡の不成立を前提とするものである；（3）崩壊円錐の治療計画システムの具現に

向け、散乱線量成分を求めること。 
方法方法方法方法：：：：モンテカルロ法（MC）による放射線輸送計算コードは、下記の 3 種類を使用：MCNP5、
PENELOPE2008、GEANT4。線源は、半径 40 cmの水ファントムの中央に配置した。厚さ 0.1 mm（0.5 
mm）のボクセルを用いて吸収線量と衝突カーマを求め、線源近傍（遠方）において高分解能の線量

測定を行った。3種類の MC コードを用いて求めた線量率分布を比較した。 
結果結果結果結果：：：：3種類の放射線輸送計算コードを用い、mHDR-v2と mHDR-v2rの各設計品をシミュレーション

したところ、r≧0.25 cmにおいて概ね 0.2%以内で一致した。線量測定に及ぼす線源電子の寄与は、r
＜0.25 cmにおいて有意であった。線量率定数と放射状線量関数は、mHDR-v2設計品について以前に

行った MC 法研究結果と酷似した。2D異方性関数も、r≧0.25 cmにおいて mHDR-v2設計品と一致し

た。改造後の線源設計品について、線量分布と散乱成分の詳細結果を示す。 
結論結論結論結論：：：：以上の結果を以前に行った MC 法研究結果と比較したところ、r≧0.25 cmにおいて概ね 0.5%以
内で一致した。r＜0.25 cmにおける線量測定データが必要でない場合、以前に行った MC 法研究に基

づく線量測定結果で十分と思われる。2011 年度著作権は、米国医学物理学会に帰属。［デジタルオブ

ジェクト識別子：10.1118/1.3531973］。 
 
キーワード:Ir-192、小線源治療、線量測定、TG-43、PSSモデル、MCNP5、PENELOPE2008、GEANT4。 

 

 

I. 緒言緒言緒言緒言 

米国医学物理学会（AAPM）の「高エネルギー小線源治療用線

源向けの線量測定」作業部会は、線源近傍（放射距離 r が線源

の有効長 L にほぼ等しい領域）における線量測定に携わって

いる。この領域のデータは存在しない場合が一般的であり、

他の線量測定成分（電子など）の寄与による影響や電子平衡

の不成立による影響は無視または除外する場合が多い

1,2
。高

線量率（HDR）、パルス線量率、低線量率の各小線源治療に用

いる現行の治療計画システム（TPS）の場合、TG-43形式論を

用いた文献の線量率表をそのまま引用している。この場合の

TG-43データは一般に、モンテカルロ（MC）法による放射線

輸送シミュレーションから導出され、衝突カーマ K を用いて

吸収線量を推定する。従って、カーマと線量の等価性が有効

であると保証できるほど線源カプセルが十分大きいことを前

提に、TG-43 データは線源カプセルから複数の距離で示され

ている。TPSは、TG-43データ収得範囲外へデータを外挿でき

るが、範囲と空間分解能が十分な TG-43 データを収得できる

場合であって、当該 TG-43 データが線源電子による吸収線量

への寄与を反映するとともに電子不平衡を裏付けるものであ

るならば、近距離への線量外挿は不要となる。代わりにこの

種のデータを辿って行けば、外挿技術を用いる場合の方法論

的限界が見定められることになる。 

HDR 192Ir 小線源治療用線源モデルmHDR-v23
（Nucletron B.V., 

ヴィーネンダール, オランダ）は、世界中で HDR 小線源治療

に用いられている。Nucletronが最近公表した製作・寸法上の

詳細は、Daskalovら 3
が報じた詳細と若干異なる。この差異は、

以前に報じたものと比べて炉心が薄くて短いことと、線源か

ら出口ケーブルまでのユニオン継手が異なることによるもの

である。AAPM は、小線源治療による線量測定データを収得

することに加え、設計変更後に線量測定研究を改めて行う必

要があると推奨している

4,5
。さらに、材料の不均一性や患者

の背丈を勘案した最新式の TPSアルゴリズム

6
とデータとを

比較するため、高品質の最新データが要求される。mHDR-v2

線源を扱う文献において、完成度の高い線量測定研究が幾つ

か報じられているものの

3,7,8
、線源から極めて近距離において

線量を計算する研究例も、線量の電子成分や電子平衡の不成

立が線量分布へ及ぼす影響を裏付ける研究例も報じられてい

ない。Wang and Li9、 Baltasら 2
及び Ballesterら 1

は、mHDR-v2

線源が放出する電子の効果を計算で求め、幾つかの数値を公
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表したが、線源の線量測定に直接関係しない Y 軸上に限った

ものであった。 

以上を踏まえ、本研究の第 1の目的は、mHDR-v2線源の寸

法・製作上の差異が線量測定へ及ぼす影響を計算し、TG-43

形式論

4
に準じた新たな線量率表を定めることであった。さら

に、崩壊円錐（CC）技術

7,10
として一次・散乱線量分離（PSS）

に準じ、線量測定データも記述した。CCを畳み込み／重畳積

分法

11
に用いることで、不均質媒体中の小線源治療用線源周

囲における線量分布を計算できる。線源カプセル近傍におけ

る電子平衡不成立の影響に加え、線源電子が線量測定データ

へ及ぼす影響も、TG-43 形式論と PSSアルゴリズムへ勘案さ

れており、これにより上記線源近傍における線量測定データ

をより正確に示した。 

II. 材料材料材料材料およびおよびおよびおよび方法方法方法方法 

II.A. 線源線源線源線源のののの説明説明説明説明 

mHDR-v2線源モデルの設計は、Daskalovら 3
の論文中の図

1（c）から引用した。mHDR-v2線源モデルにおける若干の寸

法変更（以下「mHDR-v2r」モデルとする）を図 1 に示す。

mHDR-v2線源が直径 0.65 mm、長さ 3.6 mmであるのに対し、

mHDR-v2r 192Ir 線源は直径 0.60 mm、長さ 3.5 mmである。こ

の寸法変更は製作公差の範囲内に留まる。mHDR-v2r線源のも

う一つの変更は、線源とケーブルとの固定部の改造である。

線源カプセルへのケーブル取り付け部 0.4 mmをステンレス鋼

で置き換えた。被包部の厚さ（Y 軸方向に 0.1 mm、線源の遠

位端に 0.2 mm）はそのままとした。製造業者の申し出によれ

ば、mHDR-v2r 線源と出口ケーブルの材料・重量組成は

mHDR-v2線源から変更しておらず、Daskalovら 3
が公表した

ものと同じであった。 

 

II.B.モンテカルロコードモンテカルロコードモンテカルロコードモンテカルロコード 

MC 法を用いて放射線輸送シミュレーションを行い、

mHDR-v2r線源周囲の線量測定について調べた。MC コードの

種類ごとに、放射線物理学モデル、断面積、電子輸送の追跡

法が異なる。本研究では線源から近距離における線量を求め

ようとしており、この領域では、線源カプセルから放出され

る電子と電子不平衡条件が線量測定上重要であることから、3

種類の MC コードを用いた。これらの MC コードは MCNP

（バージョン 5）12
、PENELOPE200813

、GEANT4（バージョ

ン 9.3）14
であり、いずれも小線源治療の分野で線量測定の研

究に成功を収めている

1,15-23
。 

3種類の MC コードはいずれも、光子、電子の断面積がそれ

ぞれ、EPDL97、EEDL97 断面積ライブラリーに基づく

24,25
。

ただし、PENELOPE2008は、ドップラー広がりと束縛効果を

勘案するためインパルス近似を用いた

13
。結果として、3種類

の MC コードに用いた光電効果、電子対生成、レイリー断面

積は同じであるのに対し、PENELOPE2008のコンプトン断面

積は GEANT4、MCNP5のそれと異なった。EPDL97ライブラ

リーのコンプトン断面積を PENELOPE2008へ適用することが

線量測定結果へ及ぼす影響も調べた。線源電子による線量へ

の寄与が無視でき、かつ、電子平衡が成立する距離では、コー

ド間の有意差は見込まれなかった。 

 

 

II.C. モンテカルロシモンテカルロシモンテカルロシモンテカルロシミュレーションミュレーションミュレーションミュレーション 

II.C.I. mHDR-v2線源線源線源線源モデルモデルモデルモデルのののの研究研究研究研究 

Daskalov ら が 用 い た 断 面 積 、 光 子 ス ペ ク ト ル と

PENELOPE2008、GEANT4、MCNP5へ用いた断面積、光子ス

ペクトルとの差異が最終的な線量測定結果へ及ぼす影響は有

意であるとは見込まれない。このことを mHDR-v2線源で証明

するため、Daskalovら 3
の条件を模してシミュレーションを

行った。Daskalovらの研究の重要な特徴は下記を含む： 

(1) MCPT コード

30
を、DLC-99（HUGO）（参考文献 26）光

子断面積ライブラリーと組み合わせる。 

(2) 192Ir 線源の光子スペクトルは Glasgow and Dillman27
から

引用したもので、電子放出は想定していない。 

(3) 光子のみの輸送（電子輸送は起こらない）。ある幾何学上

の地点における K は、指数関数的な飛行距離による評価法

30
、再衝突流束による評価法

28
の何れかに基づき計算した。 

(4) 単位含有放射能当たりの空気カーマ率は、直径 5 mの乾

燥空気球を想定して計算した。空気中の散乱光子のビル

ドアップに伴い直線補正を行った。光子のカットオフエ

ネルギーは参考文献 3 に掲載されていないため、本研究

では 10 keVを用いた。 

(5) 線源の幾何学的形状は、参考文献 3中の図 1cのとおりで

ある。線源は、直径 30 cmの水球体ファントムの中央に

配置した。水の K は、0.1 cm≦r≦14 cmの範囲の 600地

点で推定した。 

  

Nucletron HDR 192Ir mHDR-v2r モデルモデルモデルモデル 

図 1. mHDR-v2r線源モデルの基本設計および寸法。 
寸法の単位は mm。図の縮尺率は正確でない。 
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(6) ステンレス鋼カプセルモデルは、AISI 316L（重量%で、

2% Mn、1% Si、17% Cr、12% Ni、68% Fe）、密度 8.02 g/cm3

とし、出口ケーブルは長さ 2 mm、有効密度 4.81 g/cm3
と

した。 

(7) ファントムの組成は、密度 1 g/cm3
（現行の研究では 0.998 

g/cm3
を使用）の液体の水とした。 

(8) 両研究において、線源の炉心内部へ放射性物質が均一に

分布すると仮定した。 

 

シミュレーションでは、飛行距離によるカーマ評価法、

EPDL97 ライブラリーの光子断面積を用いた。近年の提言

15

を踏まえ、光子スペクトルは NuDatデータベース

29
から引用

した。各シミュレーションで発生する光子数 Nγ、電子数 Neは

下記の通り：MCNP5（Nγ=1.2×109
、Ne=1.2×109

、sK推定用の

Nγ=2.4×109
）、PENELOPE2008（Nγ=5×109

、Ne=7×108
、sK 推

定用の Nγ=5×109
）、GEANT4（109 192Ir 壊変）。 

 

 

 

II.C.2. mHDR-v2r線源線源線源線源モデルモデルモデルモデルのののの研究研究研究研究 
192Ir 壊変用の GEANT4コードで発生する電子スペクトルは、

β崩壊、内部転換電子、オージェ電子を含み、Ballesterらの電

子スペクトル[図 1（c）]1
に酷似した。各壊変時に、平均値で

Iγ=2.354光子/Bq、Ie=1.117電子/Bq が発生した。だが、光子、

電子のいずれも 10 keVをカットオフとしたため、光子強度、

電子強度はそれぞれ Iγ=2.2992光子/Bq、Ie=1.113電子/Bq に減

衰した。 

K と水への吸収線量を求めるにあたり、十分な空間分解能

を確保するため、セルの厚さは、線源から r≦1 cmでは 0.01 cm

とし、1 cm＜r≦3 cmではその 5倍、3 cm＜r≦20 cmではその

10倍厚くした。角度サンプリングは 2°ごとに行った。 

水への線量を推定するとともに、r≦20 cm において無限

ファントム条件をシミュレートする目的上、半径 R が 40 cm

の液体の水球体ファントムの幾何学的中心へ線源を配置した

18,19
。用いた水の組成と質量密度は、AAPM の推奨値とした

4
。

sK を求める目的でシミュレーションを追加した。ここで、真

空中の光子スペクトルへ r=10 cmにおける空気の質量エネル

ギー吸収係数を乗じるか、線源が真空で覆われるか（ただし、

直径 0.1 cm、高さ 0.1 cmの小型円柱の空気セルを r=10 cmへ

配置）のいずれかを想定した。 

X 線による線量への寄与、制動放射光子（D γ）；線源β

-
、オー

ジェ電子、内部転換電子（De）；K は、MCNP5と PENELOPE2008

の場合は個々に計算、点数化する一方、GEANT4 の場合は、

原子核壊変クラスを G4放射性崩壊とし、一貫した方法で求め

た。以上の過程を経て、βスペクトルによる線量への寄与が

有意であり、かつ、電子平衡に達する領域として、線源周囲

の領域を決定した。K を推定するにあたり、MCNP5 では F6

タリー（直線飛行距離）を用いる一方、PENELOPE2008と

GEANT4 では、直線飛行距離による評価法

30
を基にユーザー

作成ルーチンを開発した。MCNP5では*F8タリー（セル加熱）

に基づき、また、PENELOPE2008（相互作用による強制分散

減少技術に基づき、PENELOPE2008において光子が発生する

線量を推定）と GEANT4では同様の方法で、吸収線量を求め

た。線量分布とカーマ率分布を基に、最終的な線量測定パラ

メータを導出した：(a)K と D
γ

。インボリュート角ごとに r の

関数としてサンプリングしながら、目視検査を基に、両方の

計算結果が符合する地点、従って、電子平衡に達する地点を

比較した；この場合の符号距離よりも小さい r の値では D
γ

を

選定した。一方、符号距離よりも大きい r の値では K を用い

た；(b)総線量率 D 分布を、D=I
γ

D
γ

+IeDe から求めた。 

Russellら 10
が提唱した一次・散乱線量分離形式論は、総線

量を 3つの成分に分離した：（1）一次線量。すなわち、水ファ

ントム中で 1回目の相互作用が発生するまでの間、（線源内部

ではすでに相互作用が発生しているが）線源カプセルから放

出された光子が発する線量；（2）単一散乱線量。すなわち、

ファントム中における光子の 1 回目の相互作用から 2 回目の

相互作用までの間に堆積した線量；（3）多重散乱線量。すな

わち、ファントム中における 2 回目の相互作用から光子が吸

収されるかファントムから放出されるまでの間に堆積した線

量。以上の 3 つの線量成分を点数化するにあたり、

PENELOPE2008と GEANT4において、ユーザー作成ルーチン

をいくつか開発した。電子による線量への寄与は、Z 軸方向と

Y 軸方向を組み合わせた表として表わし、CC法へ取り込んだ。

光子が線源カプセルから放出される際の光子スペクトルも点

数化し、PSS形式論を採り入れたアルゴリズムに用いた。PSS

をより詳しく知りたい読者は、Taylor and Rogers7の研究または

Russellら 10
の原著を参照されたい。 

III. 結果結果結果結果 

III.A. mHDR-v2 線源線源線源線源モデルモデルモデルモデル 

EPDL97データベースと PENELOPE2008が計算したデータ

ベースとの間のコンプトン断面積の差異は、エネルギー10 

keV未満でのみ 2%を上回っている。本研究では、10 keVをカッ

トオフエネルギーと見なしているため、上記の差異が線量測

定結果へ及ぼす影響はわずかと見込まれる。この仮説を確か

めるため、PENELOPE2008コードへ EPDL97データベースの

コンプトン断面積を適用した場合の線量測定結果を、

PENELOPE2008コード自体のコンプトン断面積データから求

めた線量測定結果と比較した。統計的有意差は認めなかった。 

Daskalovらの結果を本研究で扱う mHDR-v2モデルのシミュ

レーションと比較したところ、TG-43線量測定パラメータは、

k=1 における統計的不確かさ（＜0.2%）以内で一致している。

MCNP5、PENELOPE2008、GEANT4を用いた場合、Λの値（k=1

における統計的不確かさを含む）はそれぞれ、（1.1102±0.0004）、

（1.1100±0.0004）、（1.1119±0.0005）cGyh-1U-1
で、Λの平均値

は（1.1107±0.0008）cGyh-1U-1
であった。いずれも公表データ

の平均値Λ=（1.109±0.012）cGyh-1U-1
と一致する

3,7-9
。放射状

線量関数 gL(r)、2D 異方性関数 F(r,θ)の計算結果とそれらの公

表値との差異も、統計的不確かさ以内に収まっている。
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PENELOPE2008、GEANT4、MCNP5を用いた mHDR-v2モデル

のシミュレーションは、以前に行った研究結果を再現した

3,7-9
。 

以上より、mHDR-v2、mHDR-v2r の両モデル間の線量測定

上の統計的有意差は、線源の設計上の差異に帰属するもので

あって、MC コードの選択に由来するものではなく、放射線物

理学のモデル化に伴う差異であると結論付けられた。ただし、

設計品間の寸法変更に伴う線量測定上の差異は線源近傍のほ

とんどすべての位置で無視できることが、その後知見されて

いる。 

 

III.B. mHDR-v2r 線源線源線源線源モデルモデルモデルモデル 

III.B.1. mHDR-v2モデルモデルモデルモデルとのとのとのとの比較比較比較比較 

図 2は、mHDR-v2、mHDR-v2rの両線源モデルについて、Y

軸上の K を表わしたものである。各モデルのプロット結果は、

他の MC コードを用いて求めた同じ計算結果を代表するもの

で、プロットした目盛上では、計算結果は MC コード間で識

別できない。図のように、両線源設計品間のカーマの絶対差

は約 1%である。ところが、線量測定データを TG-43線量測定

パラメータΛ（すなわち、単位空気カーマ強度当たりの線量

率）で表わしたところ、上記の絶対差が相殺され、Λの値は

統計的不確かさ以内で等しいと見なされる（III.C 節を参照）。 

図 3 において、線源の Y 軸上の線量率は、MC コード間が

数%以内で一致することを示している。図 3(a)、3(b)はそれぞ

れ、線源電子による線量への寄与、光子による線量への寄与

（すなわち、線源近傍で電子平衡が成立しないことによる効

果）を表わす。3種類の MC コードを用いた場合の結果（光子、

電子由来の線量成分を含む）は、統計的不確かさ以内で一致

した。統計的不確かさ以内の一致は、他の領域（すなわち、5 

cm≦r≦20 cm）でも観察された。差異が 2 %を超える唯一の

領域は線源の Z 軸近傍であった。この領域では、統計的不確

かさが MC コード間の線量測定上の差異よりも大きかった。3

種類のコードを用いた場合の結果は酷似していることから、

いずれか一つのコード（統計的不確かさが最も小さい

PENELOPE2008）を用いた場合の結果を、TG-43 線量測定パ

ラメータの画一的評価用に選択した。 

mHDR-v2r線源から得た結果を mHDR-v2の研究と比較した。

図 3(c)中の差異は、Baltasら 2
と Wang and Li9が考察したβス

ペクトルの単純化に由来する。一方、mHDR-v2線源用GEANT4

と mHDR-v2r線源用 PENELOPE2008との差異は、ボクセルサ

イズによる人為的要素に由来する。r の実効値を点数化するこ

とで、PENELOPE2008においてこの影響が補正された。電子

平衡の不成立を図解した結果は、図 3(d)で表わされ、mHDR-v2r

線源について公表した結果と矛盾しない

1,2,9
。図 4は、r≦1 cm

における線量率 D(r, θ) (cGyh-1U-1)を表わす。予想通り、電子

による線量への寄与と線源近傍における電子平衡の不成立と

を組み合わせた影響が r＜0.25 cmで大きいことが、この図か

ら窺える。図 2～4をプロットする際、近距離において図を見

やすくするため、幾何学的形状への依存性を除外した。我々

は、TG-43U14
が推奨する直線近似を幾何学的関数として用い

た。 

 

III.B.2. mHDR-v2r線源線源線源線源モデルモデルモデルモデル向向向向けけけけ TG-43U1データセットデータセットデータセットデータセット 

線量率分布 D(r, θ)を基に、L=0.35 cmにおける TG-43線量

測定パラメータ

4
を導出した。この線源の TG-43線量測定デー

タを包括的に公表するにあたり、追加資料として、Excelスプ

レッドシートへデータを格納した

31
；品質保証を目的に、Z 軸

方向と Y 軸方向の距離を組み合わせた表も公表している。3

種類のコードを用いた場合の結果を平均すると、mHDR-v2r

の場合、Λ=(1.1121±0.0008) cGyh-1U-1
が求められた。この値

は、mHDR-v2線源の場合の Daskalovら 3
の結果(1.109±0.011) 

cGyh-1U-1
、Taylor and Rogers7の結果(1.109±0.002) cGyh-1U-1

、

Papagiannisら 8
の結果(1.109±0.005) cGyh-1U-1

とほぼ一致する。 

r≧0.25 cmでは、K の推定値を用いて gL(r)を求めたのに対

し、これより小さい距離では、光子、線源電子に由来する吸

収線量を用いて gL(r)を求めた。mHDR-v2r 線源について求め

た gL(r)［参考文献 31および図 5(a)］は、Taylor and Rogersが

報じた mHDR-v2 線源、r≧0.25 cmにおけるデータとも、

mHDR-v2線源についての我々の研究（III.B.1 節を参照）とも

十分（概ね差異 0.2%未満で）一致する。図 5(b)は、r≦0.5 cm

における gL(r)を表わす。線源から近距離における線量分布を

正確に再現するため、線源中心から 0.4 cmまで 0.01 cmごと

の gL(r)を参考文献 31へ公表した。 

放射距離 r＜0.4 cm において 2°ごとに高分解能で、

mHDR-v2r モデルの F(r, θ)を参考文献 31 へ公表した。

mHDR-v2r設計品と mHDR-v2線源の公表データとの F(r, θ)

の一致性は概ね数%以内に収まるものの、r＜0.25 cmでは、電

子による線量への寄与と電子平衡の不成立とが有意となる。r

≧0.25 cmでは、mHDR-v2rモデルの F(r, θ)は mHDR-v2モデ

ルのそれとほとんど同じである。r=0.25 cm、r=0.5 cmにおい

て、この比較を表わしたのがそれぞれ図 6(a)、6(b)である。こ

れより大きい距離では、mHDR-v2、mHDR-v2r の両線源につ

いての本研究の結果は、mHDR-v2線源の公表データと一致し

ている。 

PENELOPE2008 mHDR-v2r 

PENELOPE2008 mHDR-v2 

図 2. Y 軸を横切る衝突カーマを mHDR-v2、mHDR-v2rの両線源モデルで比較

したもの。線源近傍では線量勾配が大きいため、図を見やすくするよう、衝突

カーマを幾何学的関数 GL(r, 90°)で割った。 
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HDR 前立腺、婦人科の組織内、気管支内などの一般的な小

線源治療では、線源が組織の 0.25 cm以内となる場合がある

（膣シリンダーの場合を除く）。これらの治療環境では、

192Ir

線源電子による線量測定への寄与、吸収線量と衝突カーマが

等しくないことの影響は、r≦0.12 cmにおいて 5%を上回る。

とりわけ、r=0.1 cmにおいて、吸収線量率が 11%大きくなり、

5Fまたは 6Fカテーテル内部に空気が含まれる場合、実際には

もっと大きくなる。 

参考文献 31は、吸収線量を一次線量、単一散乱線量、多重

散乱線量の各成分に分離すること、さらに、その結果生じる

総線量（PSSアルゴリズムへ適用される）も取り上げている。

線源から放出される光子スペクトルも取り上げている。 

 

  

電子による線量への寄与 
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PENELOPE2008 
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γによる線量への寄与 カーマと光子線量との比率：mHDR-v2r対 mHDR-v2 

MCNP5 
PENELOPE2008 

GEANT4 

本研究(mHDR-v2r PENELOPE2008) 

Ballesterら(mHDR-v2 GEANT4) 

Taylor & Rogers(mHDR-v2)(参考文献 7) 

Wang & Li(mHDR-v2)(参考文献 9) 

図 3. (a)電子スペクトル（β、転換電子、オージェ電子）による線量への寄与は、3 種類の MC コードを用いて求めた。尚、これらの MC コードは、本研究で mHDR-v2r
線源へ用いた。(b)線源周囲の電子平衡は、線源中心から約2 mmの地点で達成される。(c)本研究でmHDR-v2r線源について求めた電子による線量への寄与を、mHDR-v2
線源の公表データと比較したもの。(d)(c)と同様だが、線源近傍における電子平衡の不成立について調べるためのもの。これらの 4 つの図は、線源の Y 軸上の線源

プロファイルに相当する。線源近傍では線量勾配が大きいため、図を見やすくするよう、吸収線量と衝突カーマを幾何学的関数 GL(r, 90°)で割った。 

図 4. 線源から近距離における線量率分布。線源近傍では線量勾配が大きいた

め、図を見やすくするよう、線量率を幾何学的関数 GL(y, z)で割った。 
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III.C. 不確不確不確不確かさかさかさかさ解析解析解析解析 

2004年度の AAPM TG-43U1報告書は、小線源治療用線量測

定パラメータを評価する際、線量測定上の不確かさ解析を行

うことを推奨している。表 1で用いる方法は、Rivard16
が公表

した方法と同じであるが、本研究で扱う mHDR-v2、mHDR-v2r

の両

192Ir 線源に適用できる。適宜、3 種類のコードの平均値

を結果として用いる。 

(a) 192Ir 線源の直径とカプセル壁の厚さの両公差が 0.01 mm

であると、製造業者が申し出た。両公差に伴い、Y 軸に

沿った放射線減衰はそれぞれ 0.46%、0.01%に及び、合計

すると最大 0.47%に及ぶ。だが、Λの不確かさを導出する

際、これらの影響は相殺される。 

(b) カプセル内における

192Ir 線源の基盤面仕上げとその後の

製作過程におけるカプセルのひだ付け締めに伴い、製造

業者公称公差を照らし合わせると、最大側方偏位 0.02 mm

が見込まれる。これに伴い、D(1 cm, θ0)、D(5 cm, θ0)

の最大変動はそれぞれ 0.4%、0.08%、sKの変動は 0.04%と

想定される。この場合も、Λの不確かさを導出する際、

これらの影響は相殺される。 

(c) Rivard ら

15
は近年、

192Ir 線源スペクトルの選定に伴う線

量測定上の変動について調査し、線量率、空気カーマ率

の両計算結果において、ファントムの深さによらず、変

動が約 1%に及ぶことを知見した。Λを計算する際、この

影響は統計的不確かさ 0.05%以内に収まり、Λの導出にも

影響しないと思われる。 

(d) 本研究以外にも、Rivardら 15
は近年、MC 法による放射線

輸送計算コードの選定に伴う線量測定上の変動について

調査した。両研究によれば、D(1 cm, θ0)、D(5 cm, θ0)、

sKの変動は約 0.05%、Λの変動は約 0.02%を示した。 

(e) 水・空気ファントムの組成と質量密度の不確かさが推定

され、Λの変動が約 0.01%の条件で、D(1 cm, θ0)、D(5 cm, 

θ0)、sKの不確かさがそれぞれ約 0.01%、0.05%、＜0.01%

となった。 

(f) Cullen ら

25
によれば、水、空気などの低原子番号材料中

において、

192Ir の光イオン化断面積の不確かさ（k=1）は

1%であった。この値に基づき、μ/ρの不確かさを適用し、

水、空気中において、D(1 cm, θ0)、D(5 cm, θ0)、sKの

線量測定上の影響を推定した。その結果はそれぞれ、

0.013%、0.067%、0.0001%であった。 

(g) 水、空気中の線量計算において、上述の光イオン化断面

積の不確かさを基に、μen/ρの不確かさ（k=1）1%が導出

された。 

(h) D(1 cm, θ0)、D(5 cm, θ0)、sK に対し、タリーボクセル

の厚さをそれぞれ 0.1 mm、1 mm、0.1 mmと仮定した場

合、体積平均化に伴う不確かさはそれぞれ、0.2%、0.4%、

0.02%であった。 

(i) 10億以上の光子履歴に基づけば、D(1 cm, θ0)、D(5 cm, θ

0)、sKに対する K の統計的不確かさ（k=1）はいずれも約

図 5. 放射状線量関数の比較。 

PENELOPE2008 mHDR-v2r 
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PENELOPE2008 mHDR-v2r 
PENELOPE2008 mHDR-v2 
Taylor & Rogers mHDR-v2(参考文献7) 
Daskalovら mHDR-v2(参考文献 3) 
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角度/° 

図 6. mHDR-v2r（PENELOPE2008と GEANT4）、mHDR-v2の両線源

モデル間で 2D 異方性関数を比較したもの。(a) PENELOPE2008データ

は線量結果を基に導出したのに対し、GEANT4データはカーマを基に

導出した。(b)データはすべてカーマの結果を基に導出した。r ＞ 0.5 
cmでは、本研究結果と公表データとは識別できない。 

角度/° 



493 Granero et al.: HDR 192Ir mHDR-v2 線源向線源向線源向線源向けにけにけにけに再考再考再考再考されたされたされたされた線量測定法線量測定法線量測定法線量測定法 493 

Medical Physics, Vol. 38, No. 1, January 2011 

0.03%で、ファントム周囲では 2 倍の増加に留まった。Z

軸上の複数の地点で、統計的不確かさが概ね 10倍に増え

た。光子、電子による吸収線量への寄与を計算したとこ

ろ、統計的不確かさはそれぞれ、K の結果の約 4 倍、10

倍となった。 

総じて、D(1 cm, θ0)、D(5 cm, θ0)、sKの k=1における線

量測定上の不確かさは約 1.5%で、2004年度の AAPM TG-43U1

報告書による包括的な不確かさ解析の約 1/2となった。相関効

果を除外したところ、D(1 cm, θ0)、sKの不確かさを基に、Λ

の k=1における総不確かさ 1.0%が求められた。 

IV. 結言結言結言結言 

公表済の研究と本研究とを比較したところ、HDR 192Ir 小線

源治療用 mHDR-v2線源への若干の寸法変更は、r≧0.25 cmに

おいて、それに伴う線量分布（計算値）の差異が無視できる

ことを示唆している。3種類の MC コードは、r＜0.25 cmにお

いて、線源電子による線量への寄与の重要性と電子平衡の不

成立を証明した。個々の総線量成分を決定し、CC に基づく

TPSにおいて PSS法と組み合わせて用いた。 
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