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《原　著》

γ線による透過型CTデータを用いた

シングルフォトンECTにおける吸収補正

尾川　浩一＊　　高木八重子＊

三宮　敏和＊　　岡野　義幸＊

油田　信一＊＊＊

久保　敦司＊　　橋本　省三＊

諸角　　建＊＊　　中島　真人＊＊

　要旨　シングルフォトンエミッションCTの新しい吸収補正アルゴリズムについてその臨床応用の際に生

ずる問題点に対して検討を加えた．この吸収補正手法は被検体内における吸収係数の分布を正確に吸収補正

の反復修正計算の過程に反映させるために，外部線源による透過型のCTを施行し，これに基づいて計算さ

れたγ線の吸収係数分布画像からコレクションマトリックスを算出し吸収補正を行っている，本論文ではγ

線の吸収係数値の正確さが補正画像に与える影響，および統計変動が補正計算のプロセスに与える影響につ

いて調査するために実施した，計算機シミュレーションおよび基礎実験の結果を示し，本手法の臨床レベル

のデータに対する有効性を示した．また，臨床応用も試み良好な結果が得られた．

1．はじめに

　シングルフォトンエミッションCT（SPECT）

は核医学の診断領域において，臓器の形態および

機能状態を定量的に評価することが可能であると

いう点で非常に有用な映像化手法である．この

SPECT画像の画像劣化要因として最も大きな比

重を占めているのがγ線の吸収であり，いくつか

の吸収補正手法が提案されている．吸収補正手法

を大別すると，①対向する投影データに対して算

術・幾何平均等の補正を行うもの1A－5），②逐次近

似的な再構成手法において吸収補正の計算を導入

したもの4・6・7），③減衰を考慮した逆ラドン変換に

基づいた補正を行うもの8・9），④補正係数につい

てのマトリックスを用いるもの10・11）等になる．

これらの手法について考えてみるとSPECTの対
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象となる被検体の断層面におけるγ線吸収係数の

分布が複雑である場合，収集データのS／N比の

悪い場合等の実際の臨床面における状況を考えた

場合，必ずしも完全なものとはいえない．そこで

われわれは臨床応用上，最も有効であると思われ

た④のコレクションマトリックス法について検討

しこの基礎概念を拡張した手法を考案した12）．本

論文では臨床応用という点に主眼をおいて，この

アルゴリズムの有効性を計算機シミュレーション，

基礎実験，臨床応用等の観点から検討を行い，い

くつかの有用な知見を得たので報告する．

IL　γ線透過データを用いた吸収補正の

　　アルゴリズム

　被検体の体軸断層面におけるRIの分布をf（r，

φ），γ線の吸収係数の分布をμ（r，φ）という極座

標系で表示すると，検出されるr線の計数分布，

すなわち投影データp（t，のは，

　　　　2n　
P（・・θ）一∫∫exp〔－M（らφ；t，θ）〕

　　　　0　0

＊f（r，φ）＊rdrdφ

lt＝r＊COS（φ一θ）

（1）
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EMISSION　DATA　　　TRANSM‖SSION　DATA
P．（t，θ）

　　n←1

RECONSTRUCTION

Pt（t，e）

di●tort●d　imeg●：fe（rφ）

RECONSTRUCTION

att●nuation　CO●ffiCient
　　T《r，φ）

ただし，上式のM（r，φ；t，θ）は，

M（r，φ；t，θ）

　2πr

－
！l臓）ぜ⇒t－r’．．c。s　（¢’．θ）

　e　co

＋
L！卿）＊・’　d・’　d¢’　it－r’．．c。s（¢’．θ）（2）

と表すことができる．ここで点（r，φ）および（t，θ）

は，Fig．1に示すようにそれぞれ極座標系と投影

軸上の点および変数に対応している．

　L．T．　Changの手法を拡張したModified　Correc－

tion　Matrix　method（MCM法と略す）はγ線に対

する吸収係数分布を測定しこれに基づいて，映像

化の対象となる断層面内の任意の一点に存在する

RIの吸収の割合を算出しこの係数の逆数を吸収

補正行列として劣化画像に乗ずることで吸収補正

を行うというものである（ここで，劣化画像とは

γ線の吸収によって画像歪みが生じた画像を意味

し，以下，この原因により画質の低下した画像を

劣化画像と名づける）．点（r，φ）における吸収補正

行列C（r，φ）は次のように定義できる．

c（らφ仁　2rr　　l　　　（3）
　　　　　畑仏φ；t’・・）dθ‘、一，＊c。、（¢．θ）

この（3）式を劣化画像に対してポイントワイズに

乗ずることによって精度の高い近似的な吸収補正

が可能となる．

　C（r，φ）の決定に関して，吸収係数μ（r，φ）を

…市

corr㏄tbn　matrix：C（r，）
1
　
st　 corr㏄ted　　　imeg●　：

f“（r，φ）＝C（r，φ）・t。《r，φ｝

　　　　を・・・・・・・・…一一一’◆’’’’’”

REPROJECTION　WITH　ATTENUATtON

RECONSTRUCTION

●rror　imag●：te｛r，）

n・th　corr●ct●d　imeg●：

f刷（r，φ）at閲（r，φ）＋C｛r，φ）・te（r，φ）

，．㌢

　　　lR嗣（t，e）1≦91A．（tβfi　●s

　　　　　　nO　　　　　　　　　lest　corr●ct●d　irnage

　　　　　　　　　　　　　t・”t（r，ip）　　　　，
　　　　　n←n＋1　　　　　　　　　　　　　　　　　’

　　　　　　　　　　　　　　STOP
　　　　　　　Fig．2　Flowchart．

あらかじめ仮定しておいてこの係数を求めること

もできるが，劣化を反復的に回復する際に，劣化

の回復限界は本質的に補正行列の正確さに依存す

ることが考えられるたth，われわれは被検体内に

存在するRIと同一の核種の外部線源を用いてγ

線吸収係数分布画像を再構成し，これに基づいて

補正行列を決定し，劣化画像を反復修正過程の中

で回復させるという手法を提案した．このアルゴ

リズムのフローチャートをFig．2に示す．

　　　　　　HI．方法および結果

　1．計算機シミュレーション

　吸収補正行列としては，映像化の対象となる断

層面の輪郭情報のみを与えてその輪郭内部でのγ

線の吸収係数を一定とみなす，最も簡便なものと，

MCM手法において提案したように正確なγ線吸

収係数分布に基づいて算出するものがある．以下，

この両者の相違を明確にするために施行したシミ

ュレーションを示す．像再生の条件は，投影デー
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Fig．3　　Simulation　phantom　and　recons　tructed　images．

　　　　（a）　distribution　of　radioisotopes，　（b）　distri－

　　　　bution　－）「　attenuation　coeMcients，　（c）　recon－

　　　　structed　ilnage　from　attenuation　free　project－

　　　　ions、（d）reconstructed　image　from　attenuated

　　　　projectiOIls．

々は721ノ向，サンプノレ数は64，再構成領域は46・

46u）一、t　l・IJ・ソ　クスー．tt‘t’）　り　1由if象iij：F，￥”Jlζ　（t　ShePP　a）

フfルノノーを用いた．Fig．3はシミュレーション

に用いたファントムを示したものである．この図

において，（a）はRlの分布，（b）は吸収係数の分

布，（c）はフγントム内のRlより発せられたγ

線が吸収を受けなかった場合の川1構成1由1像であり，

（d）は吸収を受けて劣化した画像である．

　D　吸収係数分布の定llt性が補正画像にり・える

　　影響

　まず画像輪郭のみを与えてその内部でμのf直を

均一にした場合に生ずる問題について考察する．

！tの値は，Fig．4－A，　B，　Cではそれぞれ，0・05，

0」1（Fig．3（b）の平均値に相当），0」8［1　／cm］に

なっている．また，Fig．3（b）に示されるμの分

布を既知デーtyとして用いた場合（すなわち本ア

ルゴリズムを適用した結果）をFig．4－Dに示す．
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Fig．4　Corrected　images．　A：μ一〇．05，　B：μ＝0．11（mean　value　ofattenuation　coeMceints），

　　　　C：μ一〇．18、D：μ一（actual　distribution　of　attenuation　coeMcients）．（a）after　lst

　　　　correction、（b）after　2nd　correction，（c）after　4th　correction．
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　　　　　　NUMBER　OF　ITERATIONS
Fig．5　Root　mean　squar　error　of　corrected　images（R．

　　　M　．S．　errors　are　calculated　between　an　original

　　　image　and　corrected　images）．

これらの図において（a），（b），（c）はそれぞれ補正

同数1，2，4回後の画像である．またFig．5には

設定したμの値とその補正画像についてFig．3

（a）の画像との平均二乗誤差を計算したものであ

る．これらの結果からμの値を一定と仮定した場

合には，仮定した値と実際の値との相違度の比に

よって決まる割合の平均二乗誤差を持つ最終的な

補正画像が決定され，また，劣化画像の修復は3

回程度の反復回数まででほとんど停止する事がわ

かる．さらにμの値として平均値を用いた場合に

はかなり良好な吸収補正画像が得られることもわ

かる．これはシミュレーションで用いた吸収係数

値の分布が，それらの平均値とほとんど差がなか

ったためと思われる．ただし，これは放射型CT

データ（エミッションデー9）と透過型CTデー

タ（トランスミッションデータ）の双方に統計雑

音および散乱線が載らないと仮定した場合である．

なおFig．5において反復同数o同における値は吸

収をうけた投影データよりそのまま像再生した画

像を対象としたR．M．　S．　errorである．

　2）統計雑音とアルゴリズムの収束性

　投影データにボアソン分布に従う統計雑音が混

入した場合についてのシミュレーションの結果を

示す．前述のFig．4－Dは放射型CTデー9およ

び透過型CTデー9に統計雑音が含まれない場合

に相当している．

　i）透過型CTデータと統計雑音

　Figure　6は透過型CTデータに混入した統計雑

音による吸収係数分布画像の劣化を示したもので

ありA，B，　Cはそれぞれ1方向の投影データを収

集する時間の比を1：2：10にした場合（1つイン

当たりの総カウント数で3，200，6，400，　32，000）に相

当している．ただし，これらの図は9点スムージ

ンゲ後の画像である．この3っの場合について本

アルゴリズムを適用した結果をFig．7－A，　B，　Cに

示す．これらの図において（a），（b），（c）はそれぞれ

補IEln｜数1，2，4回の画像である．またFig．8に
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Fig．6　A－C：Transmlsslon　C”1－lmages　at’ter　nine　points　smoothjng　ca］cu］ated　fTom　pro－

　　　jections　with　intermixed　stastical　noise．　ln　these　images，　total　counts　per　an　angle

　　　［projection］is（A）3，200，（B）6、400，（C）32，000．　D：Transmission　CT　image　after

　　　nine　points　smoothing　calculated　from　projections　without　stastical　noise［ideal

　　　case］．
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　　　　（C）32，000．（a）after　lst　correction，（b）after　2nd　correction、（c）after　4th　cor－
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Root　mean　squar　error　of　corrected　images

shown　in　Fig．7，

は再構成された画像にっいて，Fig．3（a）の画像

との平均二乗誤差を計算した結果について示す．

Fig．6－Dはポァソンノイズが混人しない理想1灼

な画像である．これらのシミJ！一レーシー1ンの結果

から透過デーigに生じているボアソンノイズはア

ノしゴリズムの収束に対してほとんど影響を与えな

い事が分かる．

　ii）放射型CTデー々と統計雑音

　Figure　9は放射型CTデー一ケに混人した統計雑

日二による1由i像の劣化を示すll剛象であり，被検体内

でのγ線の吸収を0とした場合である．Fig．9に

おいてA，B，　Cはそれぞれ1方向の投影デー9当

たりの総カウント数が3，200，6，400，32，000の場合

に相当している．この3つの場合について本アル

ゴリズムを適用した結果をFig．10－A，　B，　Cおよび

Fig．11－A，　B，　Cに示す．　Fig．10は吸収係数分布と

してFig．6－Dの分布を用いたものであり，Fig．　l　l
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Fig．9

A Bl C
Emission　CT　images　reconstructed　from　projections　with　intermixed　stastical

nolse（without　attenuation）．　ln　these　images、　total　counts　per　a　projectlon　ls

（A）3，200，（B）6、400、（C）32，000．
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Corrected　images　reconstructed　rrom　projections　with　following　conditionsこ

（i）：distribution　ofattenuation　coeMcients　is　known　as　Fig．6－D．（ii）：ECT　pro－

jection　data：with　Poisson　noise　and　in　these　projection，　total　counts　per　a

projection　is（A）3，200，（B）6，400，（C）32，000．（a）after　lst　c〈）rrection，（b）after

2nd　correction、（c）after　4th　correction．

はFig．6－Dの平均値を用い輪郭内部で一一定とし

た吸収係数分布を適用した結果である．これらの

図において（a），（b），（c）はそれぞれ補二1E回数1，2，

4回の画像である．さらにFjg．12－A，　Bには，

これらの補正画像についてFig．3（a）の画像との

平均二乗誤差を計算した結果について示した．

Fig・12－AはFig．10の場合であり，　Fig．12－Bは

Fig，川の場合に対応している．これらの結果か

らγ線吸収係数分布として平均値を選択したもの

は，その分布を既知として補正計算を行ったもの

よりR．M．　S．　errorが大きく，画像上でも画質の

改善が明確でなく，かつ，ノイズの影響を受けや

すいことがわかる．また，統計雑音の砧と補正画

像のR．M，　S，　errorの関係についてはγ線吸収係
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Fig．11　Corrected　images　reconstructed　from　projections　with　following　conditions；

　　　　　　　（i）：distribution　of　attenuation　coeMcients　is　constant．（ii）：ECT　projection

　　　　　　　data：with　Poisson　noise　and　in　these　projection，　total　counts　per　a　projection　is

　　　　　　　（A）3，200，（B）6，400，（C）32，000．（a）after　lst　correction，（b）after　2nd　correction，

　　　　　　　（c）after　4th　correction．
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Fig．12　Root　mean　square　error　of　corrected　images．　A：using　actual　distribution　of

　　　　　　　attenuation　coeMcients．　B：making　an　assumption　about　attenuation　coeMcients

　　　　　　　as　constant　value（0．ll【1／cm］）．
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a
　i
蜘 C

Fig．13　Results　of　experiment．（a）transmission　CT　image（distribution　of　attenuation

　　　coeMcient：mean　value（in　water）＝O．155川cm】），（b）distorted　emission　CT

　　　　image　by　gamma　ray　attenuation，（c）top　view　ofthe　phantom　with　radioisotopes

　　　　which　is　measured　by　a　gamma　camera．

a b 　　　　C

一
　　　　　　　　　　　d｝　　　　　e．　　　　　f

Fig．14　Results　of　experiment．　lmages　after　correction　reconstructed　from　pr（）jections

　　　with　following　conditions；（i）：TCT　projection　data：intermixed　small　rate　o『

　　　　Poisson　noise．（ii）：ECT　projection　data：intermixed　smal1　rate　of　Poisson　noise．

　　　（a）一（c）attenuation　coefhcients　are　constant　value．（d）一（f）distribution　ofattenua－

　　　　tion　coe缶cients　is　calculated　from　measured　TCT　projections．（a），（d）after

　　　　lst　correction，（b），（e）after　2nd　correction，（c），（f）after　4th　correction．

数分布の情報が有効に効いてくるのは，投影デー

タにおける1ピクセルのカウントが平均値で100

程度以上である場合であることもわかる．

　2．基礎実験

　1）透過型CTデータの採取

　γ線吸収分布を計算するために必要となる透過

型CTデータの採取について述べる．外部線源と

しては平板状のアクリル製線源容器に99mTcO4一

約20・mCiを含んだ水を封入したものを用い，こ

れをファントムを挟んでガンマカメラ〔東芝製

401－A〕と対向した位置に設置した．また，この

外部線源より発せられるγ線の放射方lnlを規定す

るためにこの容器とファントムの間にコリメータ

を挿入した．ファントムはターンテーブルの上に

据えられ，この容器内にRIが入っていない状態

でファントムを5°ずっ180°まで回転しサンフ゜ル

点64の投影デー9を1方向当たり15秒あるいは60

秒の測定時間で計測した．次にこれらの投影デー
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Fig．15　Results　or　experiment．　lmages　after　correction　reconstructed　from　projections

　　　　with　following　conditions；ω：TCT　projection　data：intermixed．　small　rate　of

　　　　Poisson　noise．（ii）：ECT　projection　data：intermixed　large　rate　of　Poisson　noise．

　　　　（a）一（c）attenuation　coeMcientsare　constant　value．（d）一（f）distribution　ofattenua－

　　　　tion　coeMcients　is　calculated　from　measured　TCT　projections．（a）、（d）after

　　　　lst　correction，（b）、｛e）after　2nd　correction，（c），（f）after　4th　correction．

9に関し，RIの半減期補正およびコリメー9特
’性の校1王を行い，フィル々一ドバッケプロジー・’．ク

シrlン法による構成を行った．散乱線を除去する

ための平行多孔型コリメー々はガンマカメラ側と

外部線源側の2箇所に使用している訳であるがγ

線収集効率および空間分解能の点からガンマカメ

ラ側には高分解能型のコリメーtノ，線源側には汎

用型のコリメータを使用した．

　2）放射型CTデークの収集

　放射型CTデーノノの採取は，2－1）で述べた外

部線源おltびその1白：前のコリメーi」を除いた状態

でフ・’ン　トム容器内に一定量のRlを注人して行

った．測定条件としてはファントムを5ごと3ω

まで回転しサンプル点64の投影デーケを1方向当

たり15秒あるいは60秒の測定時間で計1貝llした．投

影デー々の’卜減期補正および校IEは透過型CTと

1司様に行った．

　3）フ戸ントノ、

　フr’ントムは直径15cmのlil筒型のアクリル容

器内に直径0．5，1，2，3．4，5cmの小円筒を備えた

ものである．本実験では最外部の円筒内をRIを

含んだ水で満たし小円筒内を空にした状態でコー

ルドスポットファントムとして空間分解能を調べ

た．

　4）基礎実験の結果

　り　投影データの統計雑音が小さい場合

　データ収集条件のうち，透過型CTデータに関

してその測定時間を60秒，放射型CTデータに関

しては60秒を選んだ場合の再構成画像をFig．13

に示す．（a）は透過型デー々より画像｝1｝構成された

吸収係数の分布を示し，（b）は吸収のある放射型デ

ー 々からそのまま再構成した劣化画像（吸収補．IE

なし），（c）はRIの人ったファントムを上部よりガ

ンマカxラにて撮影した画像である．ここで（a）

における，水の部分の吸収係数の平均値は0．155

（1／cm）と算出された．また，　Fig．14（a）～（c）は

Changの．手法による吸収補正を．施したもの，

（d）～（f）はFig．13（a）の画像の吸収係数分布の

情報を利用して本アルゴリズムを適用後の補正画

像である．ただし，（a），（d）は反復回数1回，（b），（e）
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Fig．16　Results　of　experiment．　lmages　after　correction　reconstructed　from　projections

　　　　with　following　conditions；（り：TCT　projection　data：intermixed　large　rate　of

　　　　Poisson　noise．（ii）：ECT　projection　data：intermixed　smallrate　ofPoisson　noise．

　　　　（a）一（c）attenuation　coe肝icients　are　constant　va｜ue．（d）一（f）distribution　ofattenua－

　　　　tion　coef目cients　is　calculated　from　measured　TCT　projections．（a）、（d）after

　　　　lst　correction、（b），（e）after　2nd　correction、（c），（f）after　4th　correction．

は反復回数2回，（c），（f）は反復回数4回後の補正

画像である．これらの画像よりコールドスポット

の部位に着目するとChangの手法による，吸収

係数を一定とするものは内部の小円筒部における

辺縁が次第にボケてくるのに対して本下法では明

確にな’・てきているのがわかる．また前手法では

J＞（　ti｛一　li　il数41口1日に才」L・て，　二」三1｛祭c1）1吸耶（f系数フ〉（liと，

放射型CTデー々との間における矛盾に起lklした

特異なアーチファクトが生じているのに対し本f

法では安定していることがわかる（（C），（f））．

　ii）放射型デーケの統計雑音二が多い場合

　デーケ収集条件のうち，透過型CTデーケに関

してその測定時間を60秒，放射型CTデーtlに関

しては15秒を選んだ場合の再構i成画像をFig．15

に示す．図の説明についてはFig．14と同様であ

る．放射型デー々に混入する雑畠二成分はγ線吸収

係数分布に内在する雑音成分よりも基本的に補正

後の画像を左右するということは，シミュレーシ

ョンにおいて明らかとなったことであるが基礎実

験において｛、これは明確に現われてきている．吸

収係数を一定とした場合の補正画像，図（a）～｛c）

に対して（d）～（f）の画質が改善しているのがわ

かるが，4）－i）の場合のように明確ではなく，また

放射型CTデー9に混入する雑音によって発散の

傾向が伺われる．

　川）透過型データの統計雑音が多い場合

　データ収集のうち，透過型CTデー9に関して

その測定時間を15秒，放射型CTデーηに関して

は60秒を選んだ場合の再構成画像をFig．16に示

す．図の説明に！）いてはFig．14と同様である．

これらの結果より透過データに混入するノイズ成

分の影響は基礎実験のレベルにおいても明欄こは

現われてきていない．図（a）～（c）に比して，（d）～

（f）の画質がかなり向上しているのが伺われる．

　3．臨床的検討

　シミュレーシコンおよび基礎実験によって本ア

ルゴリズムの有効性が確認されたので臨床に応用

した．臨床的検討として99mTcOべによる唾液腺

シンチグラフィーの際に基礎実験とほとんど同じ

方法にてSPECTを施行した．なお被験者は耳下

腺炎による右耳下腺腫大のある患者である．被験

者は回転椅子に腰かけた状態で，放射型CTデー
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Results　of　clinical　application．（a）transmission　CT　image：mean　value．0．144

川cm］．（b）distorted　emission　CT　image，（c）correction　matrix，（d），（e）、（f）

images　after　correction［（d）image（b）muhiplied　by　image（c），（e）after　lst　cor－

rection、（f）after　6th　c（ハrrection］．
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タに関しては10°ごとに360°まで，1方向当た

り60秒で収集した．また透過型CTデータに関し

ては5°ごと，180°まで1方向当たり60秒で収集

した．RIとしては99mTcO4一約10mCiを被験者

に投与し，透過型データを得るための外部線源と

しては約20・mCiを平板容器内に注入した．なお，

データ収集の順序としては，まず，被験者を回転

椅子に固定し，外部線源としての平板容器をガン

マカメラと対向した位置に設置し，患者を180°

回転させることによって透過型CTデータを得た．

次に回転椅子の回転角度を0°に戻し，固定したま

まの患者にRIを投与し，外部線源容器を取りは

ずしたのち椅子を360°回転させて放射型CTデー

タを得た．映像化の対象領域としては，耳下腺部

を中心とした領域であり，これはγ線の吸収係数

の分布として差異の大きな部分であるためである．

検査結果をFigs．17，18に示す．　Fig．17は対象領

域におけるエミッションCT画像とトランスミッ

ションCT画像である．スライス厚は1cmであ

る．Fig．18は（a）がトランスミッションCT画

像（この画像の外輪郭内の吸収係数の平均値は

0．144［1／cm］と算出された），（b）が吸収補正前の

ECT画像，（c）がコレクションマトリックス，（d）

～（f）の画像が本アルゴリズムによる補正画像で

ある．SPECT撮像においてはガンマカメラ，コ

リメータ，外部線源等の配置に関して，回転椅子

等の機器による制約条件が大きかったため距離が

大幅に離れて，ECT画像の画質劣化要因の内，γ

線の吸収による画質の低下以外のファクター，特

に散乱線とコリメータの開口特性が効いてしまっ

たため顕著な補正効果は現われなかった．しかし，

右耳下線の腫大像はより明瞭になり，しかも透過

型CTデータを利用することによって口腔内のγ

線吸収が少ない部分が本吸収補正によって良好な

結果を与え，より正確なRI分布を表しており，

画質の改善に寄与しているものと思われる．

IV．考　　察

1．吸収係数分布に対する仮定

ECT画像のγ線吸収の補正に関しては，簡便

であるために従来より用いられている被検体内の

吸収係数を一定として補正するものと，実測され

たデータに基づいて補正を遂行するものとの2種

類がある．劣化補正後の画像はこの2つで大幅に

異なる．すなわち，体内の吸収係数を一定とみな

して補正行列を作成するものは，特定の部位，例

えば脳等のECT画像の映像化にしか適用できな

く，断層面内における吸収係数値が大きく変化し

ているものに対しては，III－2－4）に示したようにか

えって補正による擬似映像が生成される可能性が

ある．また設定する吸収係数値の選択に関しても

多分に映像化を行う者の主観が入らざるを得ない

ので，補正不足，あるいは過補正になること（そ

の影響についてはIII－1－1）に示した）も十分に考

えられる．これは，ECT画像の劣化が単にγ線

の吸収だけでなく被検体内部におけるRIの分布

とその拡がり，コリメータの開口，被検体と検出

器の間の距離，散乱線等の要因と複雑に絡んでい

るためである．このように補正係数そのものの客

観的妥当性について議論できないという問題が生

じてしまう．ところが，内部に存在するRlと同

一の核種を外部線源とし被検体外部に置き，これ

より発せられ，かつ，十分にコリメートされたγ

線による透過型CTを施行し，断層面内における

吸収係数分布を算出してから補正行列を計算する

本手法は，ECT画像の再構成に付随して起きる

種々の劣化を一つの系として統一的に補正する係

数を算出するものと考える事もできると思われる．

また，この係数はFig．2に示したような反復的

な修正過程において誤差の集積の少ない補正画像

を得る可能性があることが期待される．

　2．収集されたデータの校正

　コリメータに対する投影データの校正に関して

は，収集されたカウント値および統計雑音の量等

の問題と密接な関連があるので十分に注意する必

要がある．これは十分なカウントがないと位置に

よる感度の不均一性が現われてこないという事で

あり，コリメータ特性の校正によって，かえって

円状のアーティファクトが生ずる可能性がある．

この限界のカウント数（一方向の投影データの総
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カウント数）は装着するコリメータおよびガンマ

カメラの位置による感度特性によって大きく異な

るためSPECTを施行する際には計測しておく必

要がある．

　3．臨床応用と透過型CTデータの採取

　本アルゴリズムを臨床に適用する際に問題とな

るのは透過型CTデータの採取の方法であるが，

これは対向型のガンマカメラを利用すれば解決で

きる問題である．すなわち，一方のガンマカメラ

の前に平板状あるいは線状のγ線源容器を設置し，

これから発せられるγ線を適当にコリメートする

ことで透過型のγ線CTの実施が可能となるもの

と考えられる．本論文での臨床応用は回転椅子を

用いてデータ収集を施行したため，患者に与えた

苦痛，データ収集時間，さらには位置合わせ等に

代表されるアライメントの調整が困難であるとい

う問題があり，これらがECTの再構成画像に影

響を与えたため，画質的に優れたものが得られた

とは言い難い．しかし，デュアルヘッドの回転型

ガンマカメラを用いて，前述した透過型CTデー

タおよび，放射型CTデータを収集することによ

って患者はベッドに横になったままで，短時間の

うちに両者のデータを得ることが可能になると思

われる．

V．まとめ

　外部γ線線源を用いてγ線の吸収係数分布を映

像化し，これに基づいて吸収補正を行うMCM

手法の臨床適用への可能性およびその有用性にっ

いて，シミュレーション，基礎実験および簡単な

臨床検査を通じて確認した．
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Summary

An　Attenuation　Correction　Method　of　Single　Photon　Emission

Computed　Tomography　Using　Gamma　Ray　Transmission　CT

Koichi　OGAwA＊，　Yaeko　TAKAGI＊，　Atsushi　KuBo＊，　Syouzou　HAsHIMoTo＊，

　　　　Toshiyuki　SANNMiYA＊，　Yasuyuki　OKANo＊，　Tatsuru　MoRozuMI＊＊，

　　　　　　　　　　　　　　Masato　NAKAJIMA＊＊and　Shin－ichi　YuTA＊＊＊

　　　　　切卿〃〃le〃’of　Radiologγ，∫C乃・ol　・f　Medic加e，κε∫o伽yε酪夕

　　　　　　　　　　　　　35，Shina〃o〃iach’，　Sh　inj’μk〃－k〃，　Tokγo，160

精Deρar’〃le〃t　of　E～ectrica伍力8∫ηεεr’㎎，　Fac〃〃γげ∫c∫e〃ce・a〃47セc加01㎎γ

　　　　　　3－14－1，Hiyoshi，　Kouhok〃－ku，　｝「okoha〃la一ぷ乃∫，　Ka〃agawa，223

牌＊1〃ぷ伽’eof〃Oformation　Science　a〃4　E／ec〃o〃∫c∫，　the　Univers〃γof　Ts〃kuba

　　　　　　　　　　　　　　Sak〃ra－〃7〃ra，　A「励頒一gu〃，乃arak’，305

　　In　this　paper　we　discussed　some　problems　which

occur　in　the　clinical　application　of　a　new　absorp－

tion　correction　algorithrn　based　on　the　correction

matrix　method．

　　The　attenuation　correction　of　a　distorted　image

caused　by　interactions　of　gamma　rays　with　various

tissues　is　a　major　problem　in　the　single　photon

emission　computed　tomography．　So　an　accurate

distribution　of　gamma　ray　attenuation　coe伍cient

iS　neCeSSary　tO　reCOnStrUCt　a　quantltatlve　lmage

of　radioisotope’s　distribution．

　　In　the　new　algorithm　the　correction　matrix　is

constructed　with　the　distribution　of　attenuation

coeMcient　calculated　using　measured　pr（）jections

of　gamma　ray　transmission　computed　tomography

data．　And　the　modification　of　the　distorted　image

is　performed　iteratively　based　on　the　correction

matrix　method．

　　To　confirm　the　efrectiveness　of　the　proposed

algorithm，　we　made　simulations　and　fundamental

experiments　about　its　validity　in　the　clinical　level

and　discussed　from　following　standpoints．　First，

we　discuss　about　the　influence　of　the　distribution

of　attenuation　coefhcient　to　corrected　images　ca1－

culated　in　the　process　of　the　iterative　correction．

Second，　we　discuss　also　about　the　statistical　noise

intermixed　inevitably　in　the　process　of　data　aquisi－

tion．　The　results　of　computer　simulation　and

fundamental　experiments　showed　its　validity．　And

we　also　show　the　results　of　clinical　study　applied

this　algorithm．

　　Key　words：　Single　photon　emission　CT，　Cor－

rection　matrix，　Iterative　correction，　Transmission

data，　Emission　data．
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