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《原　著》

POSITOLOGICA　IIによる心電図同期ポジトロンCT

一
加算パルス数と復元誤差の関係を中心に一
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　要旨　心ポジトnンCTにおける心臓の動きの影響を除去するため，　POSITOLOGICA　IIを用いて心電

図同期データ収集を行う方式を開発した．本方式では心電波形に同期して2つの時相（例えば拡張末期と収

縮末期）のデータが指定心拍数だけ収集され，画像復元される．データサンプリングの不均一性にもとつく

復元誤差を評価するため，固定線源のパルス同期と非同期の撮像を行い，誤差の解析を行った．その結果，

データサンプリングの不均一性にもとつく復元誤差は非常に少ない加算パルス数では支配的であるが，加算

パルス数を増加すると急激に減少し，臨床使用条件では，統計ノイズに対して無視できることがわかった．

正常例にN－13アンモニアを投与して，心電図同期ポジトロンCTを施行したところ，壁運動と壁厚の時相

による変化を検出できた．

1．はじめに

　心臓を対象とするポジトロンCTでは，心臓の

運動はボケによる画質の劣化を招き，また定量解

析を行う上で大きな障害となっている1）．このよ

うな心臓の動きの影響を除去するためには，心電

波形に同期してデータを収集する心電図同期ポジ

トnンCTを施行する必要がある．

　心電図同期ポジトロンCTは，回転と線形走査

を組み合わせたECATに対して，古くから開発

が報告されている2）が，最近の円形配列方式の装

置についてはまとまった報告はない．この方式の

装置で，心電図同期ポジトロンCTが開発されな

かったのは，心電波形に同期したデータ収集と検

出器走査（ウォブリングやPOSITOLOGICA方
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式）との干渉の結果，データサンプリングが空間

的に一様とならず，大きな復元誤差（障害陰影）

が発生する恐れがあることも一因と考えられる．

　われわれは，円形方式の装置であるPOSITO－

LOGICA　II3）を用いて，心電図同i期ポジトロン

CTを行う方式を開発した．本報では，その概要

と，特に加算パルス数を変えることにより復元誤

差がどのように変化するかを実験的に検討したの

で，その結果を述べたい．

ll．心電図同期ポジトロンCTの原理と仕様

　POSITOLOGICA　IIでは，同時計数された検

出器のアドレスはシノグラムの座標（t，のに変換

され，ヒストグラムモードでバッファメモリに書

き込まれる．バッファメモリの大きさは1スライ

スあたり，256×256ワードである．バッファメ

モリに書き込まれたデータは，スキャン終了後，

ディスクに転送され画像再構成が行われる．

　心電図同期ポジトロンCTでは，　Fig．1に示す

ように心電波形のR波を基準として，一定時間

おくれた時相で一定の時間幅のデータのみを収集
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Fig．1　Principle　of　ECG　gated　positron　emission

　　　tomography．　Coincidence　events　at　two　cardiac

　　　phases　are　collected　during　predetermined

　　　cardiac　cycles　and　then　reconstructed．

Table　l　Specifications　of　ECG　gated　positron　emis－

　　　　sion　tornography　with　POSITOLOGICA　II

Number　of　cardiac　phases

Data　format（t×θ）

Number　of　cardiac　cycles

Delay　time

Sampling　time

　　　2
128×128／256×128

　　1－9999

　　0＿999msec
　　10－999msec

しメモリに書き込み，これを指定された心拍数だ

け繰り返す．スキャン終了後のデータ処理は，非

同期の場合と同様に行う．同時に収集される時相

の数は，メモリの読み出し時の性能により制限さ

れ，最大2である．したがって，例えば拡張末期，

収縮末期の同時収集が可能である．収集データの

マトリックス・サイズはt×θ＝128×128，または

256×128が選択できる．Table　1に本方式の主な

仕様を示す．

m・性能評価の方法

　本報の方式による心電図同期ポジトロンCTの

性能を評価するため，以下の試験を行った．

　1．固定線源の撮像

　POSITOLOGICA方式では検出器群の1回転
（2sec）により完全なデータが収集される．本方式

のように心電波形に同期したデータ収集を行う場

合，1心拍では一部を収集するだけである．した

がって，加算する心拍数が少ない場合，収集デー

タのサンプリングが不均等となり，結果として復

元誤差が生じる．しかし，加算心拍数が多くなれ

ば，収集データのサンプリングは近似的に一様と

なり，実用上，問題がなくなることが予想される．

　このことを調べるため，固定線源を用いて次の

ような実験を行った．

　1）長さ1L6　cm，幅2．8　cm，厚さ0．3　cmの線

源（放射能300μCi）をスキャナ中心軸と長軸を一

致して置き，800・msecごとのパルスに同期させて

撮像した．遅延時間はOmsec，サンプリング時間

は100msecで一定とし，加算パルス数を1，2，5，

10，20，100，500，1，000と変化させた．なお，同時

に用いるパルスは，III．2で述べる線源回転装置

で発生するものを用いた．

　2）1）と同一の線源を用い，パルスに非同期で

通常の撮像を行った．撮像時間は2，4，6，10，20，

50，100および1，000　secである．

　3）1）と同一形状で放射能が約1／20の線源を

用い，パルスに非同期で通常の撮像を行った．撮

像時間は2）と同様であった．

　1）～3）を通じ，データ収集のマトリックスは

256×128，128×128の両方で行い，256×128は

256×256（画素寸法1．2mm），128×128は128×

128（画素寸法2．4mm）の画像へ復元した．吸収

補正は行わず，補正関数はShepp＆Loganを用

いた．この条件で復元像の空間分解能はそれぞれ

FWHM＝10　mm，11mmであった．

　1，000　sec非同期で得られた復元像を正しい画像

と考え，次のようにして，他の画像のこの画像か

らの誤差を評価した．（なお，画像は全て，第3

スライスのものを用いた．）

　4）線源の像に一致して12．0×28．8mm2の

ROIを設定して，その内部のPET値を求めXi
（i－1～n）とする．実験1），2）については同一の

ROIを用いることとし，実tw　2）1，000　secの画像

（これを0画像と呼ぶ）の画素値をXiOとし

・d1－
」÷、＃i（jNTO　　　　Xi－XioNT）う

（1）

を計算する．ここで，NT，　NTOはそれぞれXi，　XiO

の画像を作る際のカウント数である．sd　1は，線

源像内部の復元誤差を0画像の単位でみたものと

考えられる．実験3）についても，同様の計算に
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より誤差を求め，0画像と同じ単位にそろえる．

　5）線源像から10cm下方に4．8×4．8　cm　2の

ROIを設定し，その内部のPET値の標準偏差を

求めsdとする．これは線源像外部の復元誤差を

示すと考えられるので，

、d2＿N・旦、d

　　　NT
（2）

により，4）と単位をそろえる．実際には，sd］，

sd　2とも0画像のピーク値で除し，相対誤差で

表すことにする．

　2．回転線源の撮像

　パルスに同期したデータ収集が確実に行われて

いるのを確かめるため，回転線源のパルス1司期撮

像を行った．線源回転装置はモータによるアルミ

円板を回転させるもので，アルミ円板の外周部に

体軸と平行に棒線源を固定する．回転装置の回転

周期は500～2，000msec可変であり，1回転ごと

に同期パルスを出力する．また，線源の回転半径

は10cmである．

　この装置に長さ2cm，直径3mmの短棒状線源

を装着し，第3スライスと線源の位置を一致させ

て，撮像を行った，線源の回転周期は800msec，

サンプリング時間は10msec（最短のもの）を用い，

データ収集を128×128のマトリックスで行い，

500パルス分加算した．遅延期間を，0，100，200，

300，400，500，600，700msecと変化させて，線源

像が円周上の所定の位置にくるかを調べた．なお，

画像復元のマトリックスは128×128（画素寸法

2．4mm）とし，　Shepp＆Loganの補正関数を用い

た．

　3．正常例の撮像

　実際に臨床例の撮像が可能なことを次の実験に

より調べた．心電計は日本光電製ライフスコープ

6を用い，心電図同期出力端子からすでに整形さ

れたR波パルスを引き出し，これを同期信号と

して用いた．正常例に，N－13アンモニア約10mCi

を上腕静脈に投与してから，約15分後にデータ

収集を開始した．拡張末期と収縮末期の2つの時

相の撮像を行うため，遅延時間をそれぞれ，O，250

msecに設定した，にのときの平均心拍数は毎分

225

65である．）サンプリング時間は両時相とも50

msec，加算心拍i数は600とした．サンプリング時

間は収縮末期像の動きを止めるため，また加算心

拍数は画像ノイズとの兼ね合いで決められた，

　データ収集のマトリックスは128×128，画像マ

トリックスは128×128（画素寸法2．4mm）であ

った．補正関数はShePP＆Loganをガウシアン

で平滑化したものを用いた，この条件での復元像

の空間分解能はFWHM－13mmである．心電図

1司期画像をその直後に撮像された非同期画像と比

較した．

IV．結　　果

　Figure　2　a，　bは固定線源を撮像して，加算パ

ルス数により復元誤差sd　1，　sd　2がどのように変

化するかを示したものである．図a，bとも×印

はパルス同期画像（サンプリング時間100msec）

から得られたものであり，横軸は加算パルス数お

よび対応するスライスあたりの収集計数を示し，

縦軸は0画像のピーク値で除した相対的な復元

誤差を示す．

　図の●印は弱線源，○印は強線源のパルス非同

期画像から得られた同様な関係であり，これらの

場合は，横軸として意味を持つのはスライスあた

りの計数だけである。なお，強線源は方法の項で

述べたとおり，パルス同期撮像に用いた線源と同

じものであり，弱線源はそれと同一形状で強度が

約1／20のものである．弱線源は20パルス以下の

パルス同期画像と計数の等しい非同期画像を作る

ために用いられた．

　Figure　2より非同期画像の復元誤差は全ての

場合について，傾き一1／2の直線（実線）に乗っ

てくることがわかる．これらの復元誤差の比にっ

いては，図a，bとも線源像内の復元誤差sd　1は，

線源像外の復元誤差sd　2の約4倍である．また，

図bの復元誤差はsd　1，sd　2とも図aの約3倍

であることもわかる．

　一方，同期画像については，図a，bともsd　2

は非同期画像と同じ傾き一1／2の直線（実線）に

乗る，sd　1は両図とも加算パルス数の小さいとこ
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reconstruction　error．　a）　128×128，　b）　256×128　data　collection．　sd　l　and　sd　2

indicate　errors　within　the　source　image　and　out　of　it，　respectively．　FilIed（●）and

open（○）circles　show　errors　calculated　from　the　images　of　weak　and　strong　radiation

source　taken　without　gating，　respectively，　while　cross　marks（x）show　errors

calculated　from　the　images　of　strong　source　taken　with　gating．　The　solid　lines，

whose　gradients　are－1／2，　correspond　to　statistical　noise，　while　the　brokel川ines

errors　due　to　non－uniform　sampling　caused　by　gated　data　acquisition．
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ろでは傾き一1／2の直線より一ヒにあるが，加算パ

ルス数を大きくしていくと，非同期画像と同じ直

線に乗ってくる．図の破線は，同期画像の復元誤

差より非同期画像の復元誤差の寄与を差し引いた

もので，データサンプリングの不均一によるもの

と考えられるが，その詳細は考察において述べる．

　次にFig．3に回転線源を用いた実験の結果を

示す．図は遅延時問を変化させて撮像した同転線

源の画像を加算し，一つの画像として表したもの

である，線源像の横の数字はその画像を得るため

に用いた遅延時間（msec）である．この図から，

欝

鍮・蕊

輪

欝

癖

鍮

r［・：一 難

蜘

Fig．3　1mages　of　a　rotating　point　source　taken　with

　　　varied　delay　time．　The　numbers　next　to　the

　　　images　show　the　delay　time，　while　data　sampl－

　　　ing　time　was　kept　10　msec　for　all　images．
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線源像は円周上に等間隔に配置され，パルスに同

期したデータ収集が設定どおり確実に行われてい

ることがわかる．

　Figure　4は正常例を撮像した結果を示している．

図a，b，　cはそれぞれ拡張末期，収縮末期，非同

期の画像である．これらの図から心筋の壁運動や

壁厚の変化を検出することは容易である．

V．考　　察

　本報では円形方式の装置であるPOSITOLO・

GICA　IIによる心電図同期ポジトロンCTの基礎

的特性を検討した．特に，データサンプリングの

不均一性にもとつく復元誤差が加算パルス数によ

りどのように変化するかを調べた．この結果は

Fig．2a，　bにまとめられている．

　Figure　2　a，　bにおける非同期画像の復元誤差

（●印と○印）は，次のような考察から，sd　1，sd　2

とも検出光子数の統計的変動によるものと推定さ

れる．すなわち，第一にこれらの誤差は図で傾き

一 1／2の直線に乗り，復元誤差は収集計数の平方

根に逆比例することがわかる．

　第二に図aと図bを比較すると，256×128の

復元誤差は128×128の復元誤差の約3倍である．

エミッションCTの統計ノイズはサンプリング間

隔の3／2乗に比例する4）ので，全て統計ノイズを

考えたときの理論値2～／丁＝2．8とほぼ一致する．

第三に，sd　1とsd　2の比が約4になる点は次の

繊

診

　　　　　　a　　　　　　　　　　　　　　　b　　　　　　　　　　　　　　　c

Fig．4　Gated　myocardial　images　of　a　normal　case　after　intravenous　injection　of　N－13

　　　ammonia．　a）end－diastolic，　b）end－systolic　and　c）non－gated　images．　Left　ventric－

　　　ular　wallmotion　and　changes　of　wall　thickness　are　readily　apparent．
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ように説明できる．すなわち，Tanakaらによる

と統計ノイズの分散の空間的分布は，投影データ

をそのまま逆投影したもので近似できる5）．この

場合，線源像内部の分散にはシノグラム上の線源

の軌跡全てが寄与するのに対し，線源像外部の分

散にはその一・部が寄与するだけである．後者の寄

与の割合を外側のROIの中心から線源を見込み

で角2．8／12．4radとπrad（－180°）の比で近似す

るならば，分散の比は（12．4×π）／2．8・　14となり，

したがってsd　l／sd2－∨／「4＝3．7．これは実験値

とほぼ一一Stする，

　次に，Fig．2の同期画像の復元誤差（×印）に

ついて考えてみる，まず，sd　2は非同期の場合と

一致するので，同期画像についても線源像外部の

復元誤差は統計ノイズによるものと推定できる．

しかし，sdlについては，加算パルス数の小さい

とき，同期画像の値は非同期の場合よりも大きく

なり，統計ノイズ以外の要因が関与していること

がわかる．この誤差は加算パルス数が小さくなる

とき，急に大きくなることから，データサンプリ

ングの不均一一・性によるものと考えられる．

　今，統計ノイズとデータサンプリングの不均一

性による復元誤差が独立なものとして，同期画像

の復元誤差sdlから統計ノイズ（非同期画像の誤

差sd　l）の寄与を差し引く．　Fig．2a，　bの破線は

このようにして求めたものであり，データサンプ

リングの不均一性による復元誤差を表すものと考

えられる．Fig．2から破線の傾きは約　1，また

図bの方が図aより約2倍大きいことがわかる，

　Figure　2にて上の実線と破線が交わる点は，二

つの復元誤差の寄与が等しくなる加算パルス数と

考えられるが，この値は図aでは約5パルス，

図bでは10パルスである．これは回転数に換算

するとそれぞれ0．25，0．5に相当する．したがっ

て，データサンプリングの不均一性にもとつく復

元誤差（障害陰影）は，加算パルス数の非常に小

さい範囲では支配的であるが，1回転にも満たな

い相当に小さい加算パルス数で統計ノイズ以下と

なり，その影響は加算パルス数を増加させると急

激にノ1・さくなることがわかる．

　Figure　2の破線と実線の交点の位置は，統計ノ

イズの大きさ，したがって線源の強度にもよると

考えられる．本報で用いた線源強度は300μCiで

あり，これを空間分解能を考慮した放射濃度に換

算すると，

300÷（1．1×2．8×11．6）＝＝　8．4　！LCi／cm3

となるが，通常，臨床で扱う放射能濃度はこれよ

りも低い．例えば，われわれが行っているうちで

は，N－13アンモニアのダイナミソク・スタディ6）

が最大の放射能濃度を与えるが，この場合の右心

腔の最大放射能濃度が上記の値と同じ程度である．

統計ノイズが大きくなると，Fig．2の交点は左に

シフトし，データサンプリングの不均一性にもと

つく誤差の寄与は小さくなる．

　Figure　4の心筋像の場合の放射能濃度は，上記

の値の1／10程度と推定され，また600心拍（15回

転に相当）の加算を行っている．このような条件

でデータサンプリングの不均一性は全く画像に影

響を与えない．これは以ヒの考察からもまた画像

上からも明らかである．心電図同期でスタティッ

クな画像を得る場合，Fig．4の撮像に用いたもの

と同じ位の条件を用いるので，データサンプリン

グの不均一性は全く画像に影響を与えないことが

結論される．Fig．4の画像からは心筋の壁運動や

壁厚の変化が検出されるが，その臨床応用につい

ては別に報告する予定である．

　心電図同期データ収集の目的の一つは，定量性

を向上するため，心電波形に同期したダイナミッ

ク・スタディを行うことと考えられる．ある時相

のデータのみを収集してダイナミック画像を構成

すれば，心臓の動きの影響を考えずに，放射能の

混じりの補正を行える．今回，開発したシステム

には，そのような心電図同期ダイナミック・スタ

ディの機能はない．しかし，本報の結果から，そ

の場合に生じるデータサンプリングの不均一性に

もとつく誤差の大きさを見つもることができる．

例えば，われわれの行っている6secごとのデー

タ収集で拡張期を中心としてその半分の3sec（1．5

回転）程度集めれば，本報の考察によれば，デー
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タサンプリングの不均一性は統計精度にくらべて

十分小さくできる．今後はこのような開発も考え

ていきたい．また，本報で述べたことはPOSITO－

LOGICA方式のみならずウォブリング方式の装

置に対しても基本的には成立するものと考えbれ

る．
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Summary

Electroeardiographic　Gated　Positron　Emission　Tomography　with　POSITOLOGICA　II

　　　　　　－Relationship　between　Accumulated　Pulses　and　Reconstruction　Errors一

Masahiro　ENDo＊，　Toru　MATsuMoTo＊，　Toshiharu　HIMI＊＊，　Takeshi　A．　IINuMA＊，

　　　　　　　　　Toshiro　YAMAsAKI＊，　Yukio　TATENo＊，　Katsuya　YosHIDA＊＊，

　　　　　　　Akihiko　KAGAYA＊＊，　Yoshiaki　MAsuDA＊＊，　Yoshiaki　INAGAKI＊＊，

　　　　　　　　　　　　　　　　　　Akira　OGusHI＊＊＊and　Sinichi　INouE＊＊＊

　　＊Division　oゾClinical　Resea「c乃，ハ「a”o”α11nstitute　oゾRadioiog・ical　Scienees

＊＊Th　ird　Depart〃le〃τof∬nternalルfedic「ne，　Cli肪αUniversi’y　5「〔・ノ7001ρノ’ルfedici’le

　　　　　　　　　　　　　　　　＊＊＊Hitach「Medica「Corpora”0〃

　　Electrocardiographic（ECG）synchronized　mul－

tiple　gated　data　acquisition　was　employed　with

POSITOLOGICA　II，　a　whole　body　positron　emis－

sion　tomograph　to　avoid　blurring　of　cardiac　image

due　to　heart　motion．　Coincidence　events　at　two

cardiac　phases　（end－systole　and　end－diastole　for

example）are　collected　during　predetermined　car－

diac　cycles　and　then　reconstructed．　Delay　time

from　triggering　R－pulse　can　be　varied　O－999　msec

and　data　sampling　time　can　be　varied　10－999　msec．

Fixed　radiation　sources　were　imaged　with　and

without　gating，　and　reconstruction　errors　of　the

both　images　were　compared　to　evaluate　the　mag－

nitude　of　errors　due　to　non－uniform　sampling

caused　by　the　gated　data　acquisition．　The　result

was　that　although　the　reconstruction　errors　due　to

non－uniform　sampling　were　dominant　at　very　small

numbers　of　accumu】ated　pulses，　they　rapidly　de－

creased　with　the　increased　number　of　pulses　and

became　negligible　to　statistical　noises　at　clinical

conditions．　Gated　cardiac　images　of　a　normal　case

was　taken　after　intravenous　injection　of　N・13

ammonia　solution．　Left　ventricular　wall　motion

and　changes　of　wall　thickness　were　readily　ap－

parent　in　the　gated　images．

　Key　words：Positron　emission　tomography，
Electrocard▲ographic　gating，　Reconstruction　error．
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