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摘要 硼中子俘获疗法（Boron Neutron Capture Therapy，BNCT）作为一种高效的肿瘤靶向治疗技术，其疗效已

得到验证。治疗过程中硼剂量分布的实时监测是当前BNCT临床应用亟待突破的关键瓶颈，其测量精度直接关

系到治疗效果与安全性。基于 10B（n，α）7Li反应释放478 keV瞬发 γ射线的特性，采用单光子发射计算机断层成

像（Single-Photon Emission Computed Tomography，SPECT）技术探测该478 keV γ射线，有望解决 10B剂量监测难

题。然而，BNCT治疗产生的强中子-γ混合辐射场引发的高本底环境，严重制约了BNCT-SPECT系统的临床应

用。本研究针对蒙特卡罗方法在BNCT-SPECT系统探测器的脉冲高度谱计算中存在的效率低下、统计性不足

的难题，提出了一套甄别信号/不同来源本底的探测器脉冲高度谱（Pulse Height Spectrum，PHS）的分步接续计算

方法，即分别计算每个源的PHS，然后将其叠加以获得总频谱，大幅度提升了计算效率与精度，实现了对目标信

号及本底来源的定量解析。模拟结果显示：本文设计的BNCT-SPECT系统中，478 keV能道总计数率为6.83 s−1，

其中 10B（n，α）7Li反应贡献占比为53%（含肿瘤区域29%、正常组织24%）；最大本底来源于 1H（n，γ）2D反应产生

的2.223 MeV γ射线的康普顿散射，占比达33%；探测器材料吸收中子产生的瞬发 γ射线贡献2%；其他杂散 γ射

线贡献约12%。值得注意的是，2.223 MeV γ射线产生的本底贡献中约71%为穿透准直器孔壁斜入射进入探测

器，揭示可通过优化准直器参数进一步抑制该项本底。
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Abstract  [Background] Boron Neutron Capture Therapy (BNCT) is an effective targeted radiotherapy technique, 

but real-time monitoring of boron dose distribution during treatment remains a critical challenge. The strong neutron-

gamma mixed radiation field in BNCT creates a high-background environment, significantly limiting the practical 

application of BNCT-SPECT systems based on detecting 478 keV prompt gamma rays from the 10B(n,α)7Li reaction. 

[Purpose] This study aims to develop an efficient simulation approach that quantitatively analyzes the signal and 

background contributions to the pulse height spectrum (PHS) of BNCT-SPECT detectors, thereby improving 

computational efficiency and accuracy. [Methods] A Monte Carlo-based Benchmark geometry model of the BNCT-

SPECT system was firstly established, including a simplified head phantom, tumor, collimator, detector, shielding 

structure, and treatment room. Then, four different gamma ray sources contributing to the detector's 478 keV energy 

channel were identified based on their physical generation processes: 478 keV gamma rays from 10B(n, α)7Li 

reactions, 2.223 MeV gamma rays from 1H(n,γ)2D reactions, prompt gamma rays from neutron capture in detector 

materials, and stray gamma rays from neutron capture in other materials. Finally, a stepwise calculation method was 

developed to generate intermediate source terms for each contribution using variance reduction techniques, and the 

PHS for each source was calculated separately and then superimposed to obtain the total spectrum. [Results] 

Simulation results show that the total count rate in the 478 keV energy window is 6.83 s−1 (Counts per Second, CPS), 

with 53% (3.63 s−1) originating from the 10B(n,α)7Li reaction, including 29% (2.01 s−1) from tumor tissue and 24% 

(1.62 s−1) from normal brain tissue. The primary background contribution of 33% (2.28 s−1) comes from Compton 

scattering of 2.223 MeV gamma rays generated by the 1H(n, γ)2D reaction, with approximately 71% of this 

background penetrating through the collimator walls via oblique incidence. Neutron-induced gamma rays in detector 

materials contribute 2% (0.12 s−1), while other stray gamma rays contribute 12% (0.8 s−1). The stepwise calculation 

method reduces computational time from days to hours while maintaining comparable statistical accuracy, with the 

478 keV energy channel count rates from direct calculation and stepwise calculation being 6.66 s−1 and 6.83 s−1, 

respectively. [Conclusions] The simulation calculation method for PHS for BNCT-SPECT detectors proposed in this 

study can distinguish between signal and background sources, enables quantitative analysis of pulse height spectra 

from different γ sources, providing a reference for further practical applications.

Key words BNCT-SPECT, Monte Carlo, Pulse height spectrum, Source term

全球已有 30多个国家广泛开展了硼中子俘获

疗法（Boron Neutron Capture Therapy，BNCT）相关

研究，我国BNCT发展迅速，已运营、在建和拟建项

目已超10家。BNCT能够在有效杀灭肿瘤细胞的同

时较大程度地保护周围正常组织，是一种极具发展

前景的精准放射治疗技术［1］。然而，现有硼剂量测

量方法［2‒4］难以实时反映治疗时的真实分布，导致治

疗剂量存在偏差，严重影响治疗精准度及效果。针

对这一问题，Kobayashi等［5］于2000年首次提出基于

单 光 子 发 射 计 算 机 断 层 成 像（Single-Photon 

Emission Computed Tomography，SPECT）的硼剂量

在线监测系统（BNCT-SPECT），其利用 10B吸收中子

后原位发射 478 keV γ射线的特性，结合 SPECT技

术对该478 keV γ射线进行无创、实时监测。尽管该

技术优势明显，但相比常规 SPECT，BNCT-SPECT

面临两大关键挑战。挑战一是强本底干扰：SPECT

在BNCT治疗时工作于强中子及 γ射线混合场，10B

吸收中子产生的 478 keV γ射线能量完全沉积于

SPECT 探测器时，将在探测获得的 γ射线能谱的

478 keV能道增加一个计数。此外，中子与病人体内

其他核素、治疗室结构材料、SPECT组件等材料相

互作用产生的更高能量 γ射线，也可能在SPECT探

测器中部分沉积能量，在探测获得的 γ射线能谱的

478 keV能道增加一个本底计数。此外，治疗过程中

产生的高能量 γ 射线可通过正电子湮灭产生

511 keV光子，与 478 keV能量相近，在探测器能量

分辨不足时也构成本底来源。挑战二是空间分辨能

力不足：入射中子通量为 1×109 n·cm−2·s−1时，临床硼

浓度（20~40）×10−6 的目标 γ射线发射率对应常规

SPECT显像剂 99mTc（典型活度740 MBq）低约一个数

量级，系统须在探测灵敏度和空间分辨率之间平衡。

因此，尽管国际上多团队开展了BNCT-SPECT系统

原型的研发［6‒9］，并取得了一定的理论研究结果［10‒14］，

但图像信噪比均未达到理想水平，低信噪比已成为

制约该系统实际应用的主要障碍。

针对BNCT-SPECT系统中由中子-γ混合辐射场

引起的强本底问题，2018年，Altieri等［15］分析了治疗

室内中子与γ通量场空间分布特征，计算了 10B、1H等
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核素以及探测器材料的中子俘获反应率。为简化计

算，模拟中当粒子进入治疗室墙体时即终止粒子输

运，该处理方式忽略了墙体散射中子以及建筑材料

俘获中子产生的 γ射线的贡献，导致对本底的低估。

2022年，Murata［9］模拟分析了由 10B（n，α）7Li反应的

478 keV γ射线、探测器材料俘获中子产生的 γ射线、

治疗室内除探测器、10B外其余材料吸收中子产生的

γ射线在探测器处的响应。但研究未对不同本底来

源的贡献进行细分，采用的计算方法介绍不详。

BNCT-SPECT 技术的研发虽面临重大技术挑

战，但其应用前景广阔。本研究基于蒙特卡罗方法

重点开展BNCT-SPECT信号/本底特性研究，提出了

一种高效的 BNCT-SPECT 系统脉冲高度谱（Pulse 

Height Spectrum，PHS）的信号与本底的计算方法。

基于该方法实现了对探测器目标信号及本底来源的

定量解析，并研究了抑制本底的可能措施。

1  方法及模型

1.1　 BNCT-SPECT原理　

BNCT不同组织的 10B吸收剂量（以局部硼剂量

表征）是一个积分量，反映了从照射开始到当前时刻

的累积剂量。其表达式为：

Dboron = Wc∫5.76 × 10− 7 × φ ( t,r ) × σ × NB ( t,r ) × ET

(1)

式中：φ（t，r）、NB（t，r）、σ分别表示中子通量、硼浓度

及 10B吸收中子截面；Wc为硼剂量的复合生物效应

值；ET为反应释放的能量；5.76×10−7为单位转换系

数。辐照过程中由于患者体内 10B的持续代谢，会随

时间动态变化，难以通过简单的实验手段进行实时

测量。10B吸收中子后发射 α粒子及Li核（式（2）），

93.7% 的 Li 核处于激发态，并通过发射能量为

478 keV γ射线的方式退激。

n + 10B → ì
í
î

7Li* + 4He + 2.31 MeV (93.7%)
7Li + 4He + 2.79 MeV (6.3%)

(2)

因此，BNCT治疗过程中，478 keV γ射线发射率

与 10B的中子俘获反应率直接相关，这一特性为实时

治疗监测提供了可能。BNCT-SPECT正是利用这一

特点，将SPECT技术应用于探测 10B（n，α）7Li反应释

放的 478 keV γ射线空间分布，重建硼剂量三维图

像，实现治疗期间 10B剂量分布的定量定位。其工作

原理如图1所示。

1.2　 蒙特卡罗模拟几何模型　

基于文献［9］的研究，本文构建了一个经准直器

参数和屏蔽设计优化后的BNCT-SPECT蒙特卡罗

中子学基准几何模型（图2）。该基准几何模型由以

下几个核心部件组成：直径20 cm的头颅、直径3 cm

的肿瘤、SPECT探测系统（包括：SPECT的准直器、

探测器及屏蔽体）和治疗室墙体。其中，准直器与头

颅之间间隔5 cm。这些部件共同构成了BNCT治疗

过程中SPECT所处环境，为后续的信号/本底特性研

究提供了较真实的模拟环境。

1.2.1　头颅　

本文旨在研究BNCT-SPECT系统的信号/本底

特性，因此采用了简化的头颅几何（图3）：包括肿瘤

和人脑组织。表 1 为头颅元素组成，主要包括氢、

碳、氮、氧等元素。几何参数：头颅为直径 20 cm的

球体，球心位于坐标系原点（0，0，0）；肿瘤为直径

3 cm的球体，中心坐标为（0，0，5.5）。硼浓度分布：

基于临床常见病例的统计数据，设定肿瘤区域的硼

浓度为 2.4×10−5，正常组织硼浓度为 6.85×10−6（肿瘤

与正常组织的硼浓度比（Tumor-to-Normal ratio，T/

N）为3.5［9］。中子源项参数：参照文献［9］，本文选取

10 keV单能平行中子束进行模拟；临床使用的中子

束流直径通常为 8~15 cm，以确保充分覆盖肿瘤区

域并降低周围正常组织的辐射损伤，本文中肿瘤直

径较小（3 cm），我们选择束斑直径 10 cm的平行中

子束照射，中子通量为1×109 n·cm−2·s−1。

1.2.2　SPECT准直器　

SPECT准直器几何配置如图4所示。该准直器

准直方向与中子入射方向垂直，包含了 8×8阵列排

布的准直孔，准直材料为钨，总长度 26 cm，准直孔

孔径 3.5 mm，孔中心间距 4 mm，可满足 5 mm量级

空间分辨率的要求。

1.2.3　SPECT探测器　

BNCT-SPECT系统探测器主要有闪烁体（BGO

（Bismuth Germanate，Bi4Ge3O12）、GAGG（Cerium-

doped Gd3Al2Ga3O12）、NaI）和半导体（高纯锗（High 

Purity Germanium，HPGe）、碲锌镉（Cadmium Zinc 

Telluride，CZT））等可选方案。各探测器性能比较如

图1　BNCT-SPECT系统探测原理示意图[16]（彩图见网络版）
Fig.1　Diagram of detection principle of BNCT-SPECT 

system[16] (color online)
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下：1）抗中子辐照方面，闪烁体优于易受中子活化的

半导体探测器；2）478 keV γ射线探测效率方面，

GAGG和BGO最佳，CZT、NaI和HPGe次之；3）能量

分辨率方面，HPGe 和 CZT 最优，GAGG（4%~5%@

662 keV）近年取得较好进展；4）工程适用性方面，

HPGe 需液氮冷却受限严重。综合考量，基于

GAGG兼具高的探测效率及良好的能量分辨率的优

势，选择其作为探测器材料，具体参数为：探测器单

元的入射端面尺寸为4 mm×4 mm，长度30 mm。该

探测器单元的能量分辨率可达到 4.5%@662 keV，

478 keV的探测器本征效率为21%。

1.2.4　SPECT屏蔽体　

BNCT-SPECT探测系统工作于强中子/强γ混合

辐射场中，准直器和探测器周围须采用多重屏蔽层

进行屏蔽。本文SPECT屏蔽体由外向内包含以下4

层复合结构（图5的1~4）：

1—慢化层：3.1 cm厚的聚乙烯，用于慢化杂散

中子；

2—中子吸收层：1 cm厚的氟化锂，用于吸收经

聚乙烯慢化后的中子，减少屏蔽体及准直器俘获中

子释放的γ射线；

3—γ射线屏蔽层：10 cm及以上的钨，用于吸收

和屏蔽杂散γ射线；

图3　人体头模蒙特卡罗中子学几何模型示意图（垂直截面）
Fig.3　Diagram of Monte Carlo neutronics geometry model of 

human head phantom (vertical cross-section)

表1 头颅元素组成
Table 1　Elemental composition of the head

原子序数 Z
Atomic number Z

1

6

7

8

11

15

16

17

19

元素

Element

H

C

N

O

Na

P

S

Cl

K

质量百分比

Mass percentage of elements / %

10.7

14.5

2.2

71.2

0.2

0.4

0.2

0.3

0.3

图2　BNCT-SPECT探测系统及治疗室的蒙特卡罗中子学几何模型（垂直截面）（彩图见网络版）
Fig.2　Monte Carlo neutron model for BNCT-SPECT detection system and treatment room (vertical cross-section) (color online)

图4　准直器蒙特卡罗中子学几何模型示意图
Fig.4　Diagram of Monte Carlo neutronics geometry model of 

collimator
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4—中子吸收层：2 cm 厚的 6Li，吸收剩余热中

子，减少进入探测器的中子数量。

此外，准直器入射面前端放置了1.5 cm厚的 6Li

（图 5中标记为 5），该锂层几乎不影响 478 keV γ射

线穿透的同时高效吸收热中子，减少通过准直孔孔

道进入探测器的热中子，从而降低探测器（n，γ）产生

的 γ射线本底。针对 10 keV平行单能中子束（束斑

直径 10 cm，通量 1×109 n·cm−2·s−1）的辐射条件，屏蔽

体设计目标为：到达探测器的杂散中子、杂散 γ射线

衰减至少三个量级，其引入本底贡献低于目标信号。

治疗室墙体由三层材料组成，从内到外依次为：

1 cm厚的镉，用于吸收低能中子；3 cm厚的铅，用于

屏蔽γ射线；20 cm厚的混凝土。

1.3　 模拟方法　

1.3.1　目标信号与本底信号产生的物理过程　

经分析，对探测器478 keV能道产生贡献的 γ射

线来源可归纳为以下4类：来源1为 10B（n，α）7Li反应

产生的478 keV特征 γ射线；来源2为头颅 1H吸收中

子释放的2.223 MeV γ射线；来源3为探测器材料的

Ga、Gd等核素俘获中子产生的瞬发γ射线；来源4为

包括屏蔽体、准直器、治疗室墙体等俘获中子产生的

γ射线。本文中，目标信号为肿瘤 10B及周边正常组

织产生的478 keV γ射线，来自来源1，其余三类均为

本底信号来源。

来源 1的探测涉及以下物理过程：1）超热中子

入射人体组织并慢化；2）慢化后的热中子与组织中

的 10B核素反应释放 478 keV γ射线；3）478 keV γ射

线未与人体组织和准直器相互作用，直接到达探测

器；4）478 keV γ射线在探测器通过光电效应等相互

作用机制完全沉积能量，计数于脉冲高度谱

478 keV道。

来源 2在探测器 478 keV能道产生贡献的物理

过程如下：1）超热中子入射人体组织并慢化；2）头

颅 1H元素通过 1H（n，γ）2D反应释放 2.223 MeV γ射

线；3）2.223 MeV γ射线进入探测器方式有直接入射

（从准直孔孔道进入）、斜入射（穿透准直孔孔壁斜入

射进入）和穿过 SPECT屏蔽体入射；4）在探测器内

仅沉积部分能量（约478 keV）后逃逸出探测器，计数

于脉冲高度谱478 keV道。

来源 3在探测器 478 keV能道产生贡献的物理

过程如下：1）超热中子入射人体组织；2）中子与组织

中元素发生散射后离开头颅；3）杂散中子通过从准

直孔孔道、穿透准直孔孔壁斜入射、穿过 SPECT屏

蔽体等方式到达探测器边界；4）杂散中子在探测器

内继续输运，被探测器材料俘获释放产生瞬发 γ射

线；5）瞬发 γ射线在探测器内部仅沉积约478 keV能

量后逃逸出探测器，计数于脉冲高度谱478 keV道。

来源 4在探测器 478 keV能道产生贡献的物理

过程如下：1）超热中子入射人体组织；2）中子与组织

中元素发生散射后离开头颅；3）杂散中子被治疗室

内包括屏蔽体、准直器、治疗室墙体等材料俘获释放

出杂散 γ射线；4）杂散 γ射线穿透 SPECT屏蔽体或

准直器到达探测器边界；5）在探测器内仅沉积部分

能量（约478 keV）后逸出探测器，计数于脉冲高度谱

478 keV道。

1.3.2　不同来源的源项的计算方法

本文基于前述基准模型，采用美国洛斯阿拉莫

斯国家实验室（Los Alamos National Laboratory）开

发 的 MCNPX（Monte Carlo N-Particle eXtended）

2.5.0通用粒子输运程序［17］进行模拟计算。该程序

集成了多种先进的核反应物理模型和截面数据库，

能够精确模拟粒子在物质中的输运过程及各类相互

作用。计算过程中采用了ENDF/B-VI评价核数据

库以确保数据的可靠性。

真实BNCT治疗的输运过程涉及中子-光子在

治疗室内复杂几何、准直器大的长径比、探测器周围

厚屏蔽的耦合输运、光子在探测器中的能量沉积等

复杂物理过程；同时SPECT探测器屏蔽层需有效阻

挡了绝大部分杂散中子及杂散 γ射线，导致了模拟

杂散辐射对脉冲高度谱的贡献计算效率低下、统计

性不足［18］。根据上述不同来源 γ射线在探测器

478 keV能道产生贡献的物理过程，采用生成中间过

程的 γ/中子源项，分步接续计算的方法来提高模拟

效率及精度。

对不同 γ射线来源选取了不同的物理中间过程

产生二次源项。

1）对于来源 1和来源 2这类在头颅内产生的 γ

射线，由于中子束直接照射头颅，通过中子-光子耦

图5　SPECT屏蔽体蒙特卡罗中子学模型示意图

1—慢化层，2—中子吸收层，3—γ射线屏蔽层，4—中子吸收
层，5—1.5 cm厚的 6Li

Fig.5　Diagram of Monte Carlo neutronics model of SPECT 
shielding

1—Moderator layer, 2—Neutron absorption layer, 3—γ ray 
shielding layer, 4—Neutron absorption layer, 5—1.5 cm thick 

6Li



核 技 术  2026, 49: 030201

030201-6

合输运可获取头颅内具有良好统计性、高精度空间

离散化分布的 γ源项（源项 1（478 keV）与源项 2

（2.223 MeV），对应来源1、来源2物理过程中的步骤

2完成）；

2）对于来源 3，计算产生进入探测器边界的中

子面源（源项 3，对应来源 3 物理过程的步骤 3 完

成），该计算的难点在于需采用多种减方差技术确保

获得统计可靠的中子面源；

3）对于来源 4，计算产生进入探测器边界的高

精度γ射线面源（源项4，对应来源4物理过程的步骤

4完成），对于这类广泛分布于BNCT治疗室全域的

杂散 γ射线，也需采用多种减方差技术确保该 γ射线

面源的统计性。

上述源项1~4的具体计算生成方法描述如下。

源项1及源项2：自主开发了基于网格概率抽样

的源项子程序，具有自定义网格划分、能谱-空间耦

合抽样、空间分布调整等功能，基于该源项子程序与

头颅内部各核素的中子俘获反应率空间分布，生成

源项 1及源项 2。相比MCNPX的 SDEF卡源项，源

项子程序自动化程度高，可高精度离散化复现空间、

能量分布复杂的源项，并采用与 SDEF卡源项对比

计算的方法进行了验证。

源项 3：我们采用了一套高效减方差策略以获

取高精度中子面源。

1）权 窗 生 成 ，采 用 on-the-fly 全 局 减 方 差

（Global Variance Reduction，GVR）［19］结合 MCNPX

内置权窗生成功能，以SPECT探测器的中子通量为

优化目标，获得促使中子有效输运至探测器的高效

权窗参数。

2）面源生成，基于优化权窗进行输运计算，利用

SSW（Surface Source Write）卡记录进入探测器边界

中子信息，生成中子面源文件。

源项 4：1）权窗生成：中子光子耦合输运时，将

肿瘤、头颅和探测器的光子重要性设置为0，中子重

要性为1，其他区域光子、中子重要性为1。采用on-

the-fly GVR全局减方差方法结合MCNPX内置权窗

生成功能，以 SPECT 探测器的光子通量为优化目

标，获得促使杂散光子有效输运至探测器的高效权

窗参数。2）面源生成：基于优化权窗进行输运计算，

利用SSW卡记录进入探测器边界γ射线信息，生成γ

面源文件。

基于上面的源项1~4，接续计算获取了4种来源

的探测器脉冲高度谱（图8），叠加4种源项的模拟结

果即为总的PHS。为验证分步接续计算方法的可靠

性，同时也进行了不采用中间二次源项的蒙特卡罗

直接计算获取了总PHS。直接计算与分步接续计算

获得的 478 keV 能道的计数率（Counts per Second，

CPS）分别为 6.66与 6.83，计算结果相近。此外，进

一步比较了 4 个特征能量区间的总计数率：219~

497 keV（78 s−1 vs. 79 s−1）、0.517~1.03 MeV（75 s−1 vs. 

73 s−1）、1.05~1.73 MeV（94 s−1 vs. 92 s−1）以及 1.75~

2.223 MeV（54 s−1 vs. 54 s−1），结果吻合良好，表明了

生成的中间源项以及分步接续计算方法的正确性。

分步接续计算相比直接计算在相当统计性水平下，

将计算时间从数天缩短至数小时，计算效率提升一

个以上数量级。

2  结果分析 

2.1　 原初源项模拟分析　

图6显示了中子与人体头颅组织核素发生俘获

反应所生成的瞬发 γ射线能谱分布。图中能够清晰

观察到 30余个明显光峰值。其中，由于氢（H）元素

在人体组织中的高浓度及较大的中子俘获截面，

2.223 MeV γ射线强度较高，这可能对基于478 keV γ

射线的SPECT重建造成较大的本底干扰。尽管 10B

在体内浓度较低，478 keV处仍呈现显著的 γ射线，

这一峰值对应于 10B（n，α）7Li 反应产生的特征 γ射

线，表明通过探测478 keV γ射线实现在线剂量监测

是可能的。

本文对头颅内三种重要特征 γ射线的空间产生

率（478 keV、511 keV、2.223 MeV）进行了模拟，每个

网格尺寸为0.5 cm×0.5 cm×0.5 cm（图7）。表2列出

了头颅肿瘤及周围正常组织的中子总通量、10B（n，

α）7Li及 1H（n，γ）2D的反应率，为后续分析提供重要

源项依据。

图 7 显示，肿瘤区域的 10B 反应率高于正常组

织。与此同时，2.223 MeVγ射线产率的空间分布与

热中子通量的分布几乎完全一致，这是由于人体内

图6　头颅内部核素吸收中子产生的瞬发γ射线
Fig.6　Prompt γ rays produced by neutron absorption by 

isotopes inside the head
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的 H 原子分布相对均匀的缘故。值得注意的是，

2.223 MeV γ射线的总反应率是478 keV γ射线总反

应率的约 12.8 倍，这是因为头颅组织中 1H 的高浓

度，且 10B主要集中于肿瘤。

2.2　 探测器信号/本底脉冲高度谱模拟分析　

2.2.1　不同γ来源的脉冲高度谱模拟结果　

接续计算模拟获取的 4种 γ来源在探测器处的

PHS结果如图 8所示，来源 1~4的PHS分别为蓝色、

绿色、黑色及青色曲线。4种来源PHS的叠加（红色

曲线）完整表征了探测器在0~3 000 keV能量范围内

的脉冲高度谱特征，10B（n，α）7Li反应产生的478 keV

特征峰清晰可见。相比来源1的蓝色曲线，478 keV

峰的基线抬高、峰谷比降低，这主要由于2.223 MeV 

γ射线的康普顿散射连续谱叠加。图中，2.223 MeV 

γ射线的康普顿边缘在能谱中清晰可辨，且通过次级

效应（如正电子湮灭）产生了 511 keV特征峰，进一

步增加了与478 keV甄别难度。

表 3展示了分步接续计算法的各 γ来源在探测

器处 478 keV能道上的计数率及其相应贡献占比。

具体分析如下：1）来自头颅肿瘤和正常组织中 10B吸

收中子产生的 478 keV γ射线分别占总计数率的

29%和24%；2）头颅 1H吸收中子释放的2.223 MeV γ

射线占比高达33%，是主要的本底来源；3）探测器自

身产生的瞬发 γ射线贡献占比相对较小，仅占 2%；

4）其他杂散γ射线总贡献占12%。

关于 BNCT-SPECT 本底模拟方法的系统性研

图7　头颅内部478 keV、511 keV、2.223 MeV γ射线的单位体积反应率的空间分布（彩图见网络版）
Fig.7　Spatial distribution of reaction rate per unit volume for 478 keV, 511 keV, and 2.223 MeV γ rays inside the head (color online)

表3 不同γ来源在探测器478 keV能道产生的贡献大小及占比
Table 3　Contribution and proportion of different γ ray sources to the 478 keV energy channel of the detector

来源 Source 

来源1 Source 1

来源2 Source 2

来源3 Source 3

来源4 Source 4

总计 Total

部件 Regions

肿瘤 10B吸收中子产生的γ射线

γ rays produced by the absorption of neutrons by 10B in tumors

头颅正常组织 10B吸收中子产生的γ射线

γ rays produced by the absorption of neutrons by 10B in normal brain tissue

头颅 1H吸收中子产生的γ射线

γ rays produced by the absorption of neutrons by 1H in head

探测器内吸收中子产生的γ射线

γ rays produced by neutron absorption within the detector

头颅其他核素、准直器、屏蔽体、治疗室等吸收中子产生的γ射线

γ rays produced by neutron absorption in other cranial nuclides, collimators, 
shielding and the treatment room

所有来源Total 

计数率 
Counting rate

2.01

1.62

2.28

0.12

0.8

6.83

占比

Percentage / %

29

24

33

2

12

100

表2 肿瘤及周围正常组织总通量及总反应率
Table 2　Total neutron flux and total reaction rates of 10B(n,α)7Li and 1H(n,γ)2D in the tumor and surrounding tissue

部位 Region

肿瘤 Tumor

头颅正常组织 
Normal brain tissue

中子注量率

Neutron flux 
/ n·cm−2·s−1

1.51×109

2.84×108

10B(n,α)7Li

单位体积反应率

Reaction rate per unit 
volume  / n·cm−3·s−1

5.21×106

2.42×105

总反应率

Total reaction rate 
/ n·s−1

7.36×107

1.01×109

1H(n,γ)2D

单位体积反应率

Reaction rate per unit 
volume / n·cm−3·s−1

2.00×107

3.25×106

总反应率

Total reaction rate / 
n·s−1

2.82×108

1.36×1010
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究及模拟方法仍缺乏详细报道。文献［9］介绍了

BNCT-SPECT系统参数的优化，2.223 MeV γ射线的

PHS贡献包括在剩余其他来源的PHS贡献内。本文

则侧重于各类本底来源及贡献度的定量分析方法，

发现了头颅内部 2.223 MeV γ射线是本底的最主要

来源，同时分析了肿瘤及正常组织中 10B产生的 γ射

线对SPECT探测器478 keV道计数的贡献。

本文模拟的信噪比约为 0.53，优于文献［9］的

0.14。这一差异源于中子束斑尺寸的影响。本研究

采用 10 cm直径的束斑，而文献［9］使用 15 cm。在

相同中子通量条件下，较大束斑导致了头颅内部

2.223 MeV总反应率增加，且增加了散射出头颅的

中子数量。我们也模拟了 20 cm的中子束斑，证实

增大束斑尺寸会导致离开头颅的散射中子及散射 γ

增多，信噪比相应降低。

2.2.2　SPECT屏蔽体对本底影响　

图 9对比展示了有无SPECT屏蔽体情况下，来

源 3 和来源 4 在 GAGG 探测器中引起的 PHS 及总

PHS。结果表明，无屏蔽体结构时，来源 3和来源 4

在 478 keV道的计数率分别为 56.5、63.7，远大于目

标信号的3.63；添加SPECT屏蔽体后，来源3和来源

4引发的本底降低了 2~3个量级，显著提升了信噪

比。当前 SPECT屏蔽设计能够有效抑制到达探测

器的杂散中子和杂散 γ射线，将这两种主要本底来

源的贡献控制在可接受水平。

2.2.3　2.223 MeV γ射线产生478 keV本底信号　

根 据 上 文 分 析 ，1H（n，γ）2D 反 应 产 生 的

2.223 MeV γ射线是主要的本底来源，其进入探测器

的途径包括：1）直接入射，经准直孔直接进入；2）斜

入射，穿透准直孔孔壁进入；3）穿透 SPECT屏蔽入

射，该项远小于直接入射和斜入射的贡献，可忽略。

为获得直接入射和斜入射这两种途径的贡献，进行

了将准直器的中子/光子的重要性设置为 0（此时探

测器仅能接收来自直接入射的γ射线）的计算。

模拟结果表明：直接入射和斜入射途径在

478 keV能道上的本底信号强度贡献分别为 0.65 s−1

及 1.63 s−1。其中，斜入射占总贡献约 71%。本文中

准直孔孔间间隔厚度为 0.5 mm，虽能够有效准直

478 keV γ射线，但不足以屏蔽更高能量 γ射线。为

降低斜入射引入的本底，在后续准直器设计中可适

当增加间隔厚度以提高信噪比。但需注意的是，增

大间隔厚度将势必牺牲部分有效视野（Field of 

View，FOV），因此在实际设计中需要综合考虑信噪

比和几何效率的平衡。

3  结语 

本文针对 BNCT-SPECT 系统面临的高本底环

境挑战，发展了甄别信号/本底来源的SPECT探测器

的脉冲高度谱的模拟计算方法，实现了不同 γ来源

的脉冲高度谱的定量解析。模拟计算显示：现有

SPECT屏蔽体设计有效抑制了杂散中子及杂散 γ射

线场引起的本底；最大本底来源于头颅内产生的

2.223 MeV γ射线，其带来的本底占总计数率的

33%，其中约 71%为穿透准直器孔壁斜入射进入探

测器。

本研究存在以下需要进一步完善的方面：首先，

当前模拟采用的为单能中子平行束，尚未考虑实际

BNCT治疗中的复杂源项特征（包括能谱分布、空间

分布、角分布及伴随 γ射线等），后续研究将采用更

接近临床实际的 BNCT 真实入射源项进行深入分

析。其次，肿瘤在头颅中具体位置的差异也可能对

信噪比产生影响，需要进一步研究验证。最后，本文

模拟尚未考虑探测器单元之间的相互影响，也是未

图8　BNCT-SPECT系统不同γ来源的探测器PHS模拟结果
（彩图见网络版）

Fig.8　Simulated detector PHS for different γ ray sources in 
the BNCT-SPECT system (color online)

图9　BNCT-SPECT系统有无屏蔽下探测器处的PHS模拟结
果（彩图见网络版）

Fig.9　Simulated PHS at the detector in the BNCT-SPECT 
system with and without shielding (color online)
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来需要研究的内容。
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