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《原　著》

　　　　周波数空間バターワースフィルタおよび

ウィナーフィルタを用いた核医学画像処理に関する

　　　　　　　　　基礎的および臨床的検討

加　　藤 千恵次＊

　要旨　周波数空間フィルタは周波数特性に歪みがない点で画像処理に優れている．周波数空間上でバター

ワースおよびウィナーフィルタの最適パラメータを自動的に計算し画像処理を行う方法を考案し，ファント

ム実験で適切なパラメータが導出されることを確認した．心プール像をモデル化したファントム像および31

例の心電図同期心ブールシンチグラムに応用し，実空間平滑化処理，周波数空間上でのバターワースおよび

ウィナーフィルタ処理を行った．これらの画像から駆出率を求め既知または心カテ法から得た駆出率との相

関を調べ，フィルタによる差を比較した．相関は平滑化処理よりバターワースフィルタの方が優れ，バター

ワースフィルタよリウィナーフィルタの方が優れていた．ウィナーフィルタはカウントの少ない画像でより

有効であった．周波数空間バターワースおよびウィナーフィルタは核医学画像の雑音成分を除去し定量性の

向ヒに有効であると考えられた．

　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　　（木亥医学：31：565－579，1994）

Lはじめに
　核医学画像に含まれる雑音には全周波数域に均

一に存在する統計的変動による白色雑音およびシ

ンチカメラやコリメータの性能に起因する低周波

雑音がある1・2）．核医学画像の特徴としてこれら

の雑音成分が多く含まれていることが挙げられ，

種々のフィルタ処理が試みられている3）．バター

ワースフィルタは高周波域における雑音成分の除

去，ウィナーフィルタは高周波域および低周波域

の雑音成分の除去を目的とするものである4）．一

般にフィルタを用いた画像処理には実空間フィル
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千恵次

タが広く用いられている．実空間フィルタ処理は

高速に実行する利点があるが画像処理に必要なパ

ラメータをあらかじめ設定する必要があるため，

その画像に最適な処理を行えない欠点がある．そ

れに対して周波数空間フィルタ処理は個々の画像

に対して最適なパラメータを理論的に算出できる

ため，よリ適切なフィルタ処理が可能となる．核

医学画像のフィルタ処理は主にSPECT画像の画

質改善を目的としてプロジェクションデータの雑

音除去に使用されている5”7）．しかしフィルタ処

理はすべての核医学画像の画質改善に適用できる

方法でありプラナー像に応用した場合には，その

定量性の向上が期待できる．周波数空間フィルタ

処理によって核医学検査から得られる臨床的な定

量的指標の改善を検討した報告はない．本論文で

は各画像に対し最適なフィルタのパラメータを求

める方法を開発し，その妥当性について基礎的お

よび臨床的に検討した．
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　1．フィルタ処理

　1）バターワースフィルタのパラメータ算出法

　計測画像の信号成分は低周波領域に局在し，雑

音の中で大きな割合を占める白色雑音成分は全周

波数にほぼ均一に拡がっているために，ある周波

数以上の領域では白色雑音成分がほとんどを占め，

パワースペクトル分布がほぼ一定値となる．その

周波数を遮断周波数とする．遮断周波数以上の高

周波領域では信号／雑音比（SN比）が1以下にな

っているため，その領域の成分をすべて除去する

のがバターワースフィルタである．

　バターワースフィルタの周波数特性B（f）は，

次式で示される．

B（f）－1＋（㍍
（1）

fは周波数である．計測画像から求めるべき重要

なパラメータは遮断周波数fcである．　nは遮断

周波数近傍の周波数特性の傾きを決定する次数で

あり，値が大きくなるとfc以上の周波数では

B㈹

1．0

0．5

　　0．0
　　　　0．0　　0．1　　0．2　　0．3　　0．4　　0．5

　　　　FREQUENCY（CYCLES！PIXEL）

Fig．1　Frequency　response　of　Butterworth　filter．　The

　　　cutoff　frequency，　fc，　is　the　point　at　which　the

　　　gain　B（f）is　down　to　O．707．　The　parameter　n

　　　controls　the　st㏄pness　of　the　rolloff，　The　pre－

　　　sented　frequency　response　curve　shows　the

　　　Butterworth　filter　designed　at　fc　＝o，20　and

　　　n＝9．

B（f）は急激に0に収束する8）（Fig．1）．急峻な遮

断つまり不適切にnの値が高い場合はパワースペ

クトル分布を不連続にするため逆フーリエ変換後

の像にアーチファクトを生じる．したがってアー

チファクトを生じない最大の次数が求められる．

画像にアーチファクトが発生したか否かを計算に

よって判断するのは困難かつ長い処理時間を要す

るため，個々の計測画像からnを自動的に決める

作業は行わず数例のファントム画像で検討し，n

を9に固定した．計測画像の周波数分布から遮断

周波数が求められる．周波数分布の計算は辺縁部

の値が大きいと高速フーリエ変換後のスペクトル

分布に影響を与えるため，あらかじめ原画像の辺

縁部をなだらかに0に収束させる窓関数をかけた．

使用した窓関数WI（x）を以下に示す．ここでxは

画像辺縁からの画素数である．

wl（x）＝sin2（π／10・x）（x≦5）

WI（x）＝1　　　　　（x＞5）

（2）

（3）

　次に窓関数処理後の画像に2次元フーリエ変換

を行い各周波数ごとのスペクトルの平均強度分布

を算出した．高周波域での平均強度はほぼ一定と

なり，その値は白色雑音の強さとなる9）．周波数

軸に平行で微小な間隔をもつ2本の水平直線を引

き，直線間に最も多く平均強度分布曲線の点が含

まれる位置を計算し，上側の直線と平均強度分布

曲線との左端の交点の周波数を遮断周波数とした

（Fig．2）．

　2）ウィナーフィルタのパラメータ算出法

　核医学画像に含まれる雑音は，白色雑音に加え

て点像分布関数による重畳，すなわち測定系を介

して点像が広がりをもつ像にぼける雑音が存在す

る．遮断周波数以下の周波数領域においても，白

色雑音および点像分布関数による雑音の除去を目

的とするウィナーフィルタは，以下の理論によっ

て設計される．原画像をs，点像分布関数をh，白

色雑音をn，重畳積分を＊とすると計測画像rは

次式で示される．

r＝h＊s十n （4）
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Fig．2　Normalized　power　spectra　for　an　object　data．

　　　The　spectra　has　an　almost　constant　value　in　the

　　　high　frequency　region．　The　cutoff　frequency　is

　　　determined　from　the　value，　and　applied　to　a

　　　parameter　fc　for　Butterworth　filter．

（4）式を周波数空間で表現すると

R－HS一十一N （5）

ここでR，H，　S，　Nはr，　h，　s，　nのフーリエ変換で

ある．計測画像Rを周波数空間フィルタFで処

理した像FRと，雑音成分を含まない原画像Sと

の誤差をDとすると（5）式を代入してDは次式

で示される．

D－S－FR－（1－FH）S－FN （6）

理想的なフィルタはDをゼロにするものであり，

D－0を（6）式に代入すると，

F－S／（HS十N） （7）

Sは未知であるため（7）式はそのままでは利用で

きない．そこでDのパワースペクトルPDを最小

にするFを求める．確率過程論的には画像のパ

ワースペクトルはフーリエ変換の二乗に近似され

るので（6）式よりPDは次式で示される．

PD＝（1－FH）（1－FH）Ps十FFPN

　＝（IHI2ps十pN）（F－HPs／（IHI2　ps十pN））

　　×（F－HPs／（IHI2　Ps十PN））

　　一←PsPN／（IHI2　Ps十PN）　　　　　　　（8）

ここでF，H，…はF，　H，…の複素共役をあらわし，

Ps，　PNは原画像S，白色雑音Nのパワースペクト

ルである．（8）式の右辺を最小にするFは次式で

示される．

F＝HPs／（IHI2Ps十PN）

＝H／（IHI2十（PN／Ps）） （9）

Hは点像分布関数のフーリエ変換で2次元の関数

であり，Fもフィルタの2次元の周波数特性を表

す．H，　Fの等方性すなわち原点からの方向によ

って関数の形が変わらないことを考慮すると（9）

式を1次元的に考えることができる10）．Hのかわ

りに1次元のぼけを示す線像分布関数のフーリエ

変換の絶対値であるMTF（Modulation　Transfer

Function）を（9）式に代入し，　Fの1次元的な関

数W（f）を得る．

W（f）＝MTF／（MTF2十C） （10）

これよりウィ＋一フィルタの周波数特性W（f）が

導かれるlu（Fig．3）．散乱体のない場合，線像分

布関数はガウス分布に近似され，MTFは次式で

近似される．

MTF＝exp（k・FWHM2・f2） （11）

FWHM（Full　Width　at　Half　Maximum）は線像分

布関数の半値幅（pixe1），　fは周波数（cycles／pixel）

である12）．kは定数で一1．133である．　FWHM

はファントム実験から求めた．散乱体のある場

合，コンプトン散乱の影響で線像分布関数は底辺

に広がりを生じ，ガウス分布近似はやや正確さを

欠く13）が，今回は一律にMTFを（11）式で代用

した．

　Cは雑音と対象画像のパワースペクトル比PN／

Psであり14・15），計測画像の周波数空間上での平
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Fig．3　Filter　transfer　function　W（f）is　shown　for　a

　　　　typical　Wiener創ter．　The　low　frequency　region

　　　　indicates　an　inverse　filter　and　the　high　frequency

　　　　region　indicates　a　high－cut　filter．　Thus　Wiener

　　　　filter　possesses　the　blending　of　both　these

　　　　sharpening　and　smoothing　properties．　The

　　　　presented　frequency　response　curve　shows　the

　　　　Wiener　filter　designed　at　FWHM＝3．4　and

　　　　C－0．18．

均強度分布から求めた．遮断周波数を求める際に

導かれた水平直線によって平均強度分布曲線下の

面積をFig．4に示すようにA，　Bに二分し，　Cの

値をB／Aとして算出した．

　2．ファントム実験

　ガンマカメラおよびデータ収集装置は東芝製

GCA－602A，コリメータは低エネルギー用スラン

トホールコリメータを使用した．画像の周波数空

間での処理はパーソナルコンピュータを使用した．

フ゜ログラムは機械語とBASICを組み合わせて作

成した．

　1）半値幅の測定

　99mTc溶液370　MBq／m1を内径0．8　mmのチ

ューブに封入した線状線源とガンマカメラの間に

散乱体としてMix－Dpを厚さ2cmから10cmま

で変化させて挿入し，256×256画素，各60秒間

収集した．カメラと散乱体表面の距離は3cmと

した．得られた像から64×64画素の像（5．5mm／

pixe1）に対応するピクセル単位の半値幅を計算し，

散乱体の厚さとの関係を求めた．
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Fig．4　Ahorizontal　line　is　drawn　on　a　constant　value

　　　　of　the　normalized　power　spectra　in　the　high

　　　　frequency　region　for　the　object　data、　This　line

　　　　dMdes　the　area　under　the　plot　of　the　power

　　　　spect　ra　into　the　two　areas，　A　and　B，　as　shown　in

　　　　the　figure．　The　striped　area　B　is　defined　as　the

　　　　total　power　spectra　of　the　noise　components．

　　　　Another　area　A　is　defined　as　the　total　power

　　　　spectra　of　the　signal　components．　The　ratio

　　　　B／Ais　considered　as　the　va｜ue　of　noise／signal

　　　　ratio，　and　applied　to　a　parameter　C　for　Wiener

　　　　filter．

琶
2cmφ　　　　　　1cmφ

0　1cmφ　o
　　　　　　O

1．5cmφ

　　O

21cmφ

1cmφ

o

Fig．5　The　diagram　of　a　cylindrical　phantom　with　a

　　　　21cm　diameter　containing　six　cylindrical　cold

　　　　areas　with　diameters　of　1．0，1．0，1．0，1．5，2．O

　　　　and　3．O　cm，　spaced　72　degrees　apart．　The

　　　　phantom　is　filled　with　the　99mTc　solution　with

　　　　radioactivity　concentration　ofO．72　MBq／m1．
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　2）パラメータCの算出

　99mTc溶液0．72　M　Bq∫m1をcold　areaを含む直

径21cm、厚さ2．5　cmの円形ファントムに封入

した面線源（Fig．5）と，ガンマカメラの間に厚さ

7cmの散乱体Mix・・Dpを挿入して10，000から

150，000カウントまで収集カウントを変えて

64＞64画素で撮像した．カメラと散乱体表面の

距離は3cmとした．また散乱体のない状態で，

カメラと線源の距離を3cmとして同様に収集し

た．得られた像から雑音と対象画像とのパワース

ペクトル比Cを求めた．ウィナーフィルタを用い

た場合，パラメータの値が最適な場合には処理画

像と対象画像との平均二乗誤差が最小になる16）．

散乱体のない状態の像を対象画像として，処理画

像との平均二乗誤差を最小にするCの値を各カ

ウントの像について算出した．処理画像は周波数

空間ウィナーフィルタおよび実空間ウィナーフィ

ルタを用いたものを作成し，おのおのについて検

討した．実空間フィルタのマトリックスサイズは

15×15で行った．

　3）定量性の検討

　左心プール像をモデル化したファントムとして，

直径11cmのポリエチレン製円筒形容器に99mTc

溶液0．Ol2　MBq／m1を1，400　ml入れ，その内部

中央に99tnTc溶液0．074　M　Bqを封人したゴム製

のバルーンを置いた．バルーンは注射筒と連結し

て容積を可変できるようにした．カメラと容器表

面の距離は3cmとした（Fig．6）．バルーン容積

100m1の像を最大拡張期像のモデルとした．5　ml

刻みでバルーン容積を変えて5～95　mlの像を収

集し，最大収縮期像のモデルとした．像は20秒

収集および60秒収集の2種類撮り，後述する収集

カウントの少ない臨床例およびカウントの十分な

臨床例と同程度のカウント（100n1／の像で50，㎜

および150，㎜カウント）になるファントム1象を

作成した．これらの像に3×3点平滑化実空間処

理，およびバターワース，ウィナーフィルタによ

る周波数空間処理を行った．処理画像上に手動に

よって最大拡張期モデルである100m1の像でバ

ルーン像の輪郭を囲み関心領域（ROI：Region　of

GAMMA　CAMERA
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Fig．6　The　fundamental　structure　is　shown　for　the

　　　phantom　wh　ich　is　modeled　on　the　cardiac　blood

　　　pool　study．　A　beaker　with　a　l　l　cm　diameter　is

　　　filled　with　99mTc　solution　with　radioactivity

　　　concentration　of　O．Ol2MBq／mL　A　rubber　bal－

　　　100n　joined　to　an　injector　is　filled　with　99mTc

　　　solution　with　radioactivity　concentration　of

　　　O．074MBq／m／．　These　radioactive　concentra－

　　　tions　were　chosen　to　mimic　the　uptake　of　the

　　　background　and　left　ventricle　in　the　clinical

　　　multigated　cardiac　blood－pool　images．　The

　　　balloon　is　set　in　the　center　of　the　beaker．　The

　　　volume　of　the　balloon　is　variable　from　5　to

　　　100　mL　The　distance　from　the　gamma　camera

　　　to　the　surface　of　the　beaker　is　3．O　cm．

Interest）を設け，バックグラウンドとして最大収

縮期モデル像のバルーンの辺縁部にROIを設け

た．これらのROI内のカウントから次式より駆

出率EF（Ejection　Fraction）を算出した．

EF（％）＝（（EDC－ESC）／EDC）×100　　（12）

1つの最大収縮期モデル像に対して，バックグラ

ウンドの関心領域は10箇所設定し10通りのEF

を算出した．ここでEDC，　ESCは最大拡張期，

最大収縮期モデルにおけるバルーンを囲んだ

ROI内のバックグラウンド補II三後のカウント数

である．なおバルーンを囲むROIの大きさは一

定にして，ROIのピクセル数によるEFの変動が

生じないようにした．

　既知の駆出率と各フィルタ処理後の像より算出

した駆出率との相関性の検討をt検定を用いて行

った，
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　3・臨床的検討

　1）対　　象

　対象は心臓カテーテル検査と心プールシンチグ

ラフィを3週間以内に施行した31例で，内訳は

狭心症15例，陳旧性心筋梗塞5例，拡張型心筋

症4例，肥厚型心筋症2例，急性心筋梗塞2例，

僧帽弁閉鎖不全症2例，大動脈弁閉鎖不全症1例

である．平均年齢は59．6歳で，男性18例，女性

13例である．

　2）方　　法

　心プールシンチグラフィはピロリン酸（10mg）

静注後の99n1Tc（740　MBq）の静脈内投与による

生体内赤血球標識法で行った．平衡時に低エネル

ギー用スラントホールコリメータを装着したガン

マカメラを用いて左前斜位にて心電図同期マルチ

ゲート法で1画像64×64画素，1心拍24分割，

400心拍にわたりデータを収集した．各症例とも

心電図同期画像に3×3点平滑化実空間処理，お

よびパーソナルコンピュータでバターワースおよ

びウィナーフィルタによる周波数空間処理を行っ

た．処理画像上に手動によって最大拡張期像で左

室内腔の輪郭を囲み，バックグラウンドとして最

大収縮期像で左室内腔の左側に弧状の関心領域を

囲んだ．設定した関心領域はすべての24画像で

不変にした（fixed　ROI法）．関心領域の違いによ

る駆出率の差を除くため，異なるフィルタ処理を

行った同一症例の画像については同じ関心領域

を用いた．左室駆出率LVEF（Left　Ventricular

Ejection　Fraction）は次式より算出した．

LVEF（％）＝（（EDC－ESC）／EDC）×100　（13）

ここでEDC，　ESCは最大拡張期，最大収縮期に

おける左室内腔ROI内のバックグラウンド補正

後のカウント数である．

　心臓カテーテル検査による左室駆出率の算出は，

右前斜位より撮像した拡張末期像および収縮末期

像からarea　length法を用いて行った17）．

　心臓カテーテル検査と各フィルタ処理後の心

プールシンチグラフィの左室駆出率の相関性の検

討をt検定を用いて行った，
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Fig．7　The　relationship　between　the　thickness　of　the

　　　scatter　substance（MIX－DP）and　FWHM　con－

　　　verted　into　the　64×64　matrix　size　image．

　　　Aparameter　FWHM　for　Wiener創ter　isderived

　　　from　this　relationship．

C
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　　　COUNTS（x｜0000）

Fig．8　A：The　relationship　betw㏄n　the　counts　of　the

　　　phantom　image　and　the　optimum　value　of　the

　　　parameter　C　for　Wener　filter．　With　the　fre－

　　　quency　domain　Wener創ter，　when　the　counts

　　　of　the　image　increase　the　value　of　the　C　de－

　　　creases．　This　relationship　agrees　with　the

　　　theory．　While　with　the　temporal　domain　Wiener

　　　filter，　the　parameter　C　is　derived　almost　the

　　　same　value　when　the　counts　of　the　image

　　　lncrease．
　　　B：The　relationship　between　the　counts　of　the

　　　clinical　multigated　cardiac　blood－pool　images

　　　and　the　value　of　the　parameter　C　for　the　fre－

　　　quency　domain　Wiener　filter．　Compared　with

　　　the　result　of　the　phantom　study（A），　it　is　shown

　　　that　proper　parameter　is　derived　from　the

　　　method　to　determine　the　parameter　C　described

　　　in　this　paper．
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Fig．9　Correlation　of　EF（ejection　fraction）by　actual　EF　and　calculated　EF　from　the

　　　　phantom　images　modeled　on　the　cardiac　blood・pool　study．　Each　phantom　image

　　　　was　filtered　by　three　kinds　of刷ters，　temporal　smoothing旬ter，　frequency　domain

　　　　Butterworth　filter　and　Wiener旬ter．　Then　three　kinds　of　EFs　were　calculated，

　　　　S．EF（smoothing　filter　EF），　B．　EF（Butterworth　mter　EF）and　W．　EF（Wiener

　　　　旬ter　EF）．

　　　　A：　By　the　phantom　image　with　60　sec　acquisition　time．　There　were　significant

　　　　differences　in　the　correlation　coeMcients　between　S．　EF　and　B．　EF（p＜0．01），　be－

　　　　tween　B．　EF　and　W．　EF（p＜0．05）．

　　　　B：　By　the　phantom　image　with　20　sec　acquisition　time．　There　were　significant

　　　　differences　in　the　correlation　coeMcients　between　S．　EF　and　B．　EF（p＜0．01），

　　　　between　B．　EF　and　W．　EF（p＜0．01）．

m．結

1．基礎的検討

1）散乱体の厚さと半値幅

果

　散乱体の厚さと半値幅の関係をFig．7に示し

た．このグラフは実際の臓器イメージングの際の

対象臓器とガンマカメラ間の散乱体の厚さとウ

イナーフィルタのパラメータのひとつである

FWHMの関係を示している．今回対象とした症

例のうち，CTまたはMRIが施行された22例で

左室内腔中心と体表間の厚さを測った結果，左室

内腔が最大に撮像されている短軸像で左室内腔中

心から体表の正面および側面での平均の厚さは

7・1±1，3cmであった．この値をFig．7で示す最
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小二乗法で近似した直線式に代入した結果，

FWHMの値は2．8　pixel（5．5　mm／pixeDとなっ

た．

　2）パラメータCの最適値の算出

　収集カウントの異なる円形ファントム像にウィ

ナーフィルタ処理を周波数空間および実空間で行

い，散乱体のない状態で撮像した像との平均二乗

誤差を最小にするCの値を求めた．周波数空間

ウィナーフィルタでは，画像のカウント数の増加

に従いCの値は減少した（Fig．8A）．カウントの

多い画像は信号成分に対する雑音成分比が減少す

る18）のでこれは理論と一致した．カウント数

80，000以上ではCは0．2以下となった．今回対

象とした心プール画像のカウント数は70，000か

ら150，000の間であり，各画像の平均パワースペ

クトル分布から得られた信号と雑音とのパワース

ペクトル比Cの値は0．15から0．20の間であった

（Fig．8B）．この結果は周波数空間でのファントム

画像処理の結果と一致した．それに対して実空間

ウィナーフィルタでは，カウント数の増加に伴う

Cの変化は少なく0．3前後の値となり，理論およ

び臨床画像より得られた値とは一致しなかった．

　3）定量性の検討

　各フィルタ処理を行ったバルーンによるファン

トム像から駆出率を算出し実際の値との相関を検

討した．ここで真の駆出率をActual　EFと表現

し，3×3平滑化処理，周波数空間バターワース

フィルタ，ウィナーフィルタ処理を行ったファ

ントム像から求めた駆出率をそれぞれS．EF
（Smoothing　fi！ter　EF），　B．　EF（Butterworth　filter

EF），　W・EF（Wiener　filter　EF）と表現した．60秒

収集像における既知の駆出率Actual　EFとS．

EF，　B．　EF，　W．　EFとの相関係数は0．935，0．965，

0．978であり，S．　EFとB．　EF，　S，　EFとW．　EF

の間には1％以下，B．　EFとW．　EFの間には

5％以下の危険率で有意差を認めた（Fig．9A）．ま

た20秒収集像について同様の検討を行ったとこ

ろ，Actual　EFとS．　EF，　B．　EFおよびW．　EFと

のそれぞれの相関係数は0．884，0．931，0．959であ

り，S，　EFとB．　EF，　S．　EFとW．　EF，　B．　EFと

COUNTS
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Fig．10　Comparison　of　end－diastolic　frames　of　gated

　　　　cardiac　blood－pool　images創tered　by　3×3

　　　　points　temporal　smoothing　filter，　frequency

　　　　domain　Butterworth　filter　and　Wiener　filter．

　　　　The　profile　curves　of　these　images　across　the

　　　　right　and　left　ventricles　are　shown．

W．EFの間にはいずれも1％以下の危険率で有
意差を認めた（Fig．9B）．

　2．臨床的検討

　各フィルタ処理を行った心プール像から左室駆

出率を算出し，心カテーテル検査で得た値との相

関を検討した．各フィルタ処理後の最大拡張期像

の一例をFig．10に示す．ここで心カテーテル検

査による左室駆出率をLVGEF（Left　Ventriculo9－

raphy　EF）と表現し，3×3平滑化処理，周波数空

間バターワースフィルタ，ウィナーフィルタ処理

を行った心プール像から求めた左室駆出率をそれ

ぞれS．LVEF（Smoothing　filter　EF），　B．　LVEF

（Butterworth　filter　EF），　W．　LVEF（Wiener　filter

EF）と規定する．　LVGEFとS．　LVEF，　B．　LVEF，

W．LVEFとの相関係数は0．83，0．86，0．88であっ

た（Fig．11A）．3群間の相関係数には有意差を認

Presented by Medical*Online



周波数空間バターワースフィルタおよびウィナーフィルタを用いた核医学画像処理 573

A　　　S．LVEF
　　　YtZ，
　　　100
　　　　　Y＝0．79X＋2．8

　　　90　R＝O．83

　　　60　P＜0．01

40

20

　　　　　　　　　　　X《：：1
0　　　　r）　　40　　60　　白0　　100

　　　　　　　　LVGEF

B⊥VEF
Y－Cn，

100

80

60

to

20

　　　　　　　　　　×t：：ハ
0　　　　　20　　　40　　　60　　　80　　100

　　　　　　　　LVGEF

W．LVEF
Ylz，
100

●o

oo

40

20

R．。．。8　　、∵／

　　　　　　、／’
Pく0・01　．．／‥

。・

日
OX0

B
（幻

100

80

60

40

20

P〈0．01

一
／⊇量
Z
＝a
／／

一

P〈0．Ol

一曇
肇
こ＝〉’一一．c●

ヨ

P〈0．05

一
こ目蔓
・一一一一r＝ミ■

一
゜i　P－一一．

一
　　　　　　　O
　　　　　　　　　S．しUEF　　　8．しUEF　　　　　S．LUEF　　　W．しUEF　　　　　B．LリEF　　　1，J．LUEF

Fig．11　A：　Correlation　of　left　ventricular　ejection　fraction（LVEF）by　left　ventriculog－

　　　　raphy（LVGEF）and　calculated　LVEF　from　thirty－one　cases　of　the　gated　cardiac

　　　　blood・pool　studies．　Each　blood－pool　image　was　filtered　by　three　kinds　of　filters，

　　　　temporal　smoothing　filter，　frequency　domain　Butterworth旬ter　and　Wiener　61ter．

　　　　Then　three　kinds　of　LVEFs　were　calculated，　S．　LVEF（smoothing　filter　LVEF），　B．

　　　　LVEF（Butterworth刷ter　LVEF）and　W．　LVEF（Wiener　filter　LVEF）．

　　　　B：Comparison　of　LVEFs　obtained　by　three　different　filtering　method，　S．　LVEF，

　　　　B．LVEF　and　W．　LVEF，　respectively．

めなかったが，対応のあるt検定でS，LVEFと

B．LVEF，　S．　LVEFとW．　LVEFの間には1％以

下，B．　LVEFとW．　LVEFの間には5％以下の

危険率で有意差を認めた（Fig．11B）．心拍数が揃

っていないために拡張末期像のカウント数が

100，000以下の9症例について同様の検討を行っ

たところ，LVGEFとS．　LVEF，　B．　LVEFおよび

W．LVEFとのそれぞれの相関係数は0．79，0．83，

O．85であった（Fig．12A）．3群間の相関係数には

有意差を認めなかったが，対応のあるt検定で

S．LVEFとB．　LVEF，　S．　LVEFとW．　LVEF，　B．

LVEFとW．　LVEFの間にはいずれも1％以下の

危険率で有意差を認めた（Fig．12B）．

IV．考 察

1．基礎的検討

1）フィルタのパラメータ算出法にっいて

フィルタのパラメータ算出を自動化する場合の
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Fig．12　A：Correlation　of　LVEFs　by　left　ventriculography　and　calculated　LVEF　from

　　　　nine　cases　of　the　gated　cardiac　blood－pool　studies　in　which　the　counts　per　frame

　　　　were　lower　than　lOO，000．

　　　　B：　Comparison　of　LVEFs　in　nine　cases　obtained　by　three　different　filtering

　　　　methods，　S．　LVEF，　B．　LVEF　and　W．　LVEF，　respectively　in　which　the　counts

　　　　per　frame　were　lower　than　lOO，000．

最も重要な点は，導かれるパラメータの値が計測

画像データの周波数分布の変動による影響を受け

にくい手段を選ぶことであると考える．

　バターワースフィルタの最も重要なパラメータ

である遮断周波数を求める過程は，計測画像の平

均スペクトル強度分布曲線の高周波域における均

一性を基にして算出する方法をとった．高周波域

のスペクトル分布には常にばらつきが存在するが，

スペクトルの代表値の算出法によって求めるべき

遮断周波数の値の安定性に影響を及ぼす．平均値

を用いた場合には平均を計算する周波数範囲で値

が変化し，またアーチファクトなどによって限ら

れた周波数帯域でのスペクトル値の大きな変動が

ある場合にはその影響を受けやすい．そのため本

法は方法II．1．1）の項で述べたように高周波域の

スペクトルの代表値として最頻値を求める手法を

採用した．この方法では同一症例の画像データか

ら得た遮断周波数はほとんど一定値であり，計測

データの変動およびアーチファクトの影響を受け

にくい遮断周波数の導出法であることを確認した．
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　ウィ＋一フィルタのパラメータであるFWHM

とCは両方ともフィルタの特性に大きく影響を与

える数値である．本法では結果III．1．1）の項で

述べたようにFWHMは一定値にしたため計測画

像データの周波数分布の変動の影響を受けない．

身長と体重より体表から左室内腔中心までの距離

を求める式19）を作成すればFig．7に示した結果

から各症例に対してより適切なFWHMの設定が

可能になるであろう．もうひとつのパラメータで

あるCは（9）式で現れる項PN／Psすなわち雑音

成分と信号成分のパワースペクトル比で本来は周

波数の関数であり定数ではない．しかし周波数ご

とにCの値を計算してウィナーフィルタを設計し

た場合には，フィルタの特性が計測画像データの

周波数分布の変動の影響を非常に大きく受けるこ

とを確認した．そこで本法では全周波数域でのC

の平均値を得るという考え方をとり，方法II．1．

2）の項で述べたように計測画像のパワースペクト

ル分布曲線から白色雑音成分と計測画像から白色

雑音成分を引いた成分との比を定数として求め

た．この方法は計測画像データの周波数分布の変

動による影響をほとんど受けない．また計算結果

はHI．1．2）の項で述べたように周波数空間ウィ

ナーフィルタを用いた場合のファントム実験結果

とよく一致し適切なCの算出法と考える．

　2）実空間フィルタ処理について

　実空間フィルタは，画像データを実空間領域に

おいてディジタルフィルタ処理を行い周波数空間

処理に近似した結果を高速に得ることができ

る20・21）という利点でひろく利用されているが，

近年の計算機の性能の向上によって周波数空間上

の処理は実用可能になり，実空間フィルタの価値

は低下しつつあると考える．

　平滑化フィルタは計測画像の各画素の値を周囲

の局所的な平均値に置き換える方法で，最も簡単

な実空間フィルタ処理法である．このフィルタは，

計算量が少なく高速処理に適しているためよく用

いられているが，2つの問題点がある．第1の問

題点は，平滑化処理は理論的な雑音除去を行わな

い点である．平滑化処理は高周波成分を抑制し，
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高周波領域の白色雑音の除去を簡便に行うが，遮

断周波数が未知であり，画像の信号成分も大きく

抑制する可能性がある．また平滑化フィルタのパ

ラメータであるフィルタのサイズも3×3，5×5，

それ以上のどれを採用するかを理論的に計測画像

から導くことができない．第2の問題点は偽解像

の発生である．平滑化フィルタを周波数空間に変

換すると負値を示す周波数が存在する．周波数応

答が負になる周波数では，周波数空間で位相が反

転し，実空間上では像の位置にずれが生じる．こ

れはレンズを用いた光学系においてピントがずれ

たときにみられる現象と同等のもので，偽解像と

よばれる22）．これらの理由で，平滑化処理は計測

画像の信号成分の損失が大きい．そのための今回

の臨床データによる検討で，平滑化処理画像の定

量性が最も低い結果になったと考える．

　実空間フィルタ処理には，平滑化処理のほかに

バターワースフィルタおよびウィナーフィルタの

周波数応答を近似させた行列を重畳する方法があ

る．短時間で周波数空間処理に近似した結果を得

ることができるが，実空間フィルタ処理の問題点

は実空間上では計測画像から理論的にフィルタの

最適パラメータを算出できない点である．計測画

像を周波数空間に変換してパワースペクトル分布

からII．1．1），　IL　1．2）で述べた手段でフィルタ

のパラメータを算出し，その値を実空間フィルタ

に用いる方法が考えられるが，これは3つの点に

おいて不適切と考える．第1に計測画像のパワー

スペクトルを計算する段階において，周波数空間

処理のなかで最も計算時間を要するフーリエ変換

が行われており，この後に処理時間の短いことが

特徴である実空間フィルタ処理を行うのはその特

徴を活かしていない．第2に周波数空間でのパラ

メータ算出の後は，短時間で実行可能なフィルタ

の乗算およびフーリエ変換と同じプログラムで実

行できる逆フーリエ変換を行えば周波数空間フィ

ルタ処理が終了するので，途中で実空間フィルタ

処理に戻るのは非能率的である．第3に実空間フ

ィルタの周波数特性が対象となる画素の値で変化

する点である．核医学画像の画素値は整数であり，

Presented by Medical*Online



576

A　REAL　S，AC、．FILT、R

　（FWHM＝3．O，　C＝O．2）

COUN「rs

：L」
　32
30 i

Ol

　32
50 1

01

　32
1001

0　　　32　PIXEL

ll

l
’1‘

t
，［（

e

32

　　　　　セ

ココ
3ft2

B，。URIER．TRANSF。RM

核医学　31巻6号（1994）

AMPしrr　　ヒ

瓦ロ　　　　　　　　　e　ら　Y　しピ　　　　ロし［＝
0　　　　　　　　0．5

　　＼

5

　、＼ 500

Fig．13　A：Plots　of　the　temporal　Wener　filters　for

　　　　pixel　counts　of　lO，30，50　and　lOO，　respectively．

　　　　B：Plots　of　the　power　spectra　of　the　temporal

　　　　Wiener　filters　for　pixel　counts　of　10，30，50and

　　　　100，respectively．　It　becomes　clear　that　the

　　　　frequency　response　of　the　temporal　Wener

　　　　filter　depends　on　the　pixe！countsof　the　object

　　　　image．

整数化された空間での2次元重畳積分となる実空

間フィルタ処理結果も整数値化され周波数特性に

歪みを生じる．Fig．13に示すように歪みの形状

は対象となる画素値で変化する．Fig．13のグラ

フの縦軸はパワースペクトルであるため正値を示

すが正弦，余弦成分には負値が存在していること

を確認した．つまり実空間フィルタには周波数応

答の負値化による偽解像の問題がある．これらの

理由により結果III．1．2）の項で述べたように，

周波数空間で最適パラメータを求め実空間フィル

タに用いても同一のパラメータによる周波数空間

フィルタ処理とは異なる結果を得ることになる．

すなわち実空間フィルタの最適パラメータを求め

るためには周波数空間フィルタとは異なる方法が

必要である．実空間フィルタのパラメータを逐次

変化させて処理画像を作成して雑音成分を含まな

い画像との平均二乗誤差を極小にするパラメータ

を最適と判断する．ファントム実験の場合では雑

音を含まない画像を作成することは可能だが，臨

床画像の場合には不可能である．そのため実空間

バターワースフィルタおよび実空間ウィナーフィ

ルタの臨床例への応用は行わなかった．

　2．定量性に対する検討

　IIL　1．3）で述べたバルーンを用いたファントム

実験で，雑音を抑制する特性の優れたフィルタ処

理法ほどActual　EFと算出したEFとの相関が有

意に1に近づく結果を得たことは，これらのフィ

ルタ処理によって画像の定量性が改善されたこと

を意味すると考える．Actua1　EFとB．　EFとの相

関係数はActual　EFとS．　EFとの相関係数より

高値を示し，S．　EFとB．　EFの間には危険率1％

以下で有意差を認めた．周波数空間バターワース

フィルタは3×3実空間平滑化処理に比べ画像の

定量性に改善を示すことを確認した．またActual

EFとW．　EFとの相関係数はActual　EFとB．

EFとの相関係数より高値を示し，　W．　EFとB．

EFの間には，60秒収集の像では危険率5％以下

で，20秒収集の像では危険率1°／。以下で有意差

を認めた．周波数空間ウィナーフィルタは，周波

数空間バターワースフィルタに比べさらに定量性

の改善をもたらすことを確認した．すなわち，フ

ィルタ処理による定量性の改善は平滑化処理より

バターワースフィルタの方が優れており，さらに

バターワースフィルタよりウィナーフィルタの方

が優れていた．バターワースフィルタは，理論的

に遮断周波数を導いた上で高周波成分を除去する

のに対して平滑化処理の高周波成分抑制は遮断周

波数が不明であり，画像の信号成分損失の危険を

伴う．またバターワースフィルタは雑音の高周波

数成分のみ除去するのに対し，ウィナーフィルタ

は雑音の高周波成分および低周波成分の除去を行

う23”26）．これより核医学画像の定量性は，画像

の信号成分を損わずに雑音成分をより多く除去す

るフィルタ処理でより良く改善されると考える．

さらにカウント数の少ない20秒収集像で求めた

B．LVEFとW．　LVEFの間に認めた有意差の危

険率は，60秒収集像と比べて小さかった．カウン

トの少ない核医学画像は相対的に雑音成分が多く

なる．そのため雑音成分を抑制する効果の大きい

ウィナーフィルタ処理はカウントの少ない画像で

より有効であると考える．

　31例の臨床データについて求めたLVGEFと
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B．LVEFとの相関係数はLVGEFとS．　LVEFと

の相関係数より高値を示し，対応のあるt検定で

B．LVEFとS．　LVEFの間に危険率1％以下で有

意差を認めた．同じ31例について求めたLVGEF

とW．LVEFとの相関係数はLVGEFとB．　LVEF

との相関係数より高値を示し，対応のあるt検定

でW．LVEFとB．　LVEFの間には危険率5％以

下で有意差を認め，カウント数の少ない9例につ

いて求めたW．LVEFとB．　LVEFの間には危険

率1％以下で有意差を認めた．臨床例でもフィル

タ処理法の異なる3群間にはファントム実験結果

と同様の傾向を得た．3群間の相関係数には有意

差を認めなかったが，この理由としては臨床像で

は左室内腔，バックグラウンドの位置が大血管内

のRIプール像と重なる場合が多く駆出率の算出

に影響を与えること，および例数が少なかったこ

とによると考えられる．

　一般に周波数空間フィルタ処理の検討は，

SPECT画像の空間分解能の改善を目的として行

われているが，核医学画像に最も要求されている

要素のひとつである定量性の改善にも平滑化処理

に比べ周波数空間バターワースフィルタが有効で

あり，さらにバターワースフィルタに比べウィ

ナーフィルタがより有効であることを確認した．

V．結　　語

　周波数空間でのバターワースフィルタ，ウィ

ナーフィルタのパラメータ算出法を考案した．そ

の適切性を確認するため基礎的実験を行い，ファ

ントム像および臨床例に周波数空間フィルタ処理

および実空間平滑化処理を行って得た駆出率と心

カテーテル検査結果を比較検討し以下の結論を得

た．

　1．画像を2次元フーリエ変換して得たパワー

スペクトルの平均強度分布から自動的にバター

ワースフィルタおよびウィナーフィルタのパラ

メータを算出する方法を開発し，ファントム実験

でその算出結果が適切であることを確認した．

　2．ファントム実験および心電図同期心プール

像において，フィルタ処理による駆出率の改善は
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平滑化処理と比較してバターワースフィルタの方

が優れており，さらにバターワースフィルタより

ウィナーフィルタの方が優れていた．ウィナーフ

ィルタ処理はカウントの少ない画像でより有効で

あった．

　3．今回検討した周波数空間フィルタのパラ

メータ算出法および処理は核医学画像の定量性の

改善において有効な手段であると考えられる．

　本論文の要旨は第52回日本医学放射線学会総会およ

び第32回日本核医学会北日本地方会にて発表した．稿

を終えるにあたり，ご指導，ご校閲を賜りました北海道

大学医学部核医学講座古舘正從教授に深謝いたします．

また研究成果に対する貴重な意見を下さった北海道大学

医学部核医学講座伊藤和夫助教授，ならびに心臓カテー

テル検査結果を提供していただいた北海道大学医学部循

環器内科金森勝士講師に謝意を表します．
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Summary

Experimental　and　Clinical　Studies　of　Frequency　Domain　Butterworth　Filter

　　　　　　　　　and　VViener　Filter　on　Process　of　Radionuclide　lmaging

Chietsugu　KATo

Depart〃le〃’o州〃clear・Med’d〃e，　H・kkaid・〃〃iversity　Sch・・～・f　Medic’〃e

　　Afrequency　domain　filtering　method　provides

accurate　frequency　response．　In　order　to　provide

optimal　radionuclide　image　quality，　Butterworth

or　Wiener　filters　were　applied　in　the　frequency

domain．　A　method　is　developed　to　determine

automatically　their　optimal　parameters　from　the

power　spectra　of　the　object　images．　Phantom

studies　showed　that　proper　parameters　were

derived　by　this　method．　Thirty－one　cases　of

multigated　cardiac　blood－pool　images　and　phan－

tom　images　modeled　on　the　cardiac　images　were

filtered　by　3×3points　temporal　smoothing，　fre－

quency　domain　Butterworth　and　Wiener　filters．

From　these　images，　ejection　fractions　were　calcu－

1ated　and　evaluated　the　correlation　between　the

actual　ejection　fractions　in　the　phantom　study　or

the　values　derived　from　the　contrast　left　ventric－

ulography．　The　better　correlation　coeMcients　were

derived　with　the　frequency　domain　Butterworth

filter　than　with　the　temporal　smoothing．　And　more

desirable　correlation　coeMcients　were　derived　with

the　frequency　domain　Wiener田ter　than　with　the

frequency　domain　Butterworth　filter，　especially

in　the　low　count　studies．　Butterworth　or　Wiener

filtering　in　the　frequency　domain　reduces　noise

and　improves　the　capacity　for　quantitative　analysis

in　the　radionuclide　images．

　　Key　words：Butterworth　filter，　Wienter　filter，

frequency　domain，Gated　cardiac　blood　pool　study，

Left　ventricular　ejection　fraction．
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