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1．緒言（はじめに）

Single photon emission computed tomography/

computed tomography（SPECT/CT）装置の登場

により SPECT 検査においても定量評価が可能と

なってきた
1~3)。

131I を用いた核医学治療におい

ても，定量を用いた吸収線量予測や予後評価の有

用性が報告されている
4,5)。しかし

131I は，364

keV の高エネルギーガンマ線を放出するため，後

方散乱線やコリメータの隔壁を貫通するペネト

レーションが問題となる
6)。

131I SPECT イメージ

ングでは，高エネルギーに対応したコリメータの

使用が望ましいが，高価であり所有している核医

学施設も限られているため，中エネルギーに対応

したコリメータが用いられている
7,8)。しかし，

中エネルギーに対応したコリメータは，隔壁が薄

くペネトレーションが増加するため描出能や定量

性の低下が指摘されている
9,10)。そのため，

131I

SPECT イメージングではコリメータ特性を改善

し，描出能と定量精度を向上させるために散乱線

補正が必須となる
11)。

131I の散乱線補正法として dual-energy-window

（DEW）法
12)が用いられている。DEW 法は，散

乱線推定ウインドウ（サブウインドウ）をコンプ

トン領域に設定し，光電ピークウインドウ（メイ

ンウインドウ）内の散乱線成分を推定する方法で

ある。サブウインドウで測定された散乱線成分

は，空間分布が等しく，測定された散乱線量の k

倍（散乱線補正係数，k 値）がメインウインドウ

に混入する散乱線量と同じと仮定して補正が行わ

れる
13,14)。しかし k 値は，実験的に求められる

値であり，線源分布や吸収体分布，使用するコリ

メータに依存するため，k 値の最適化が重要とな

る。

本研究の目的は，k 値の変化が
131I SPECT イ

メージングの定量性と画質に与える影響を評価

し，最適となる k 値について検証を行うことで

ある。われわれは，ファントムを用いて k 値の

変化が定量値と画質に与える影響を放射能濃度，

％コントラストおよび均一性から評価した。
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Table 1 コリメータ特性

コリメータ HEGP MEGP

核種 I-131 Ga-67

形状 六角形 六角形
孔数（×1,000) 7.41 15.21

孔長（mm) 66.0 58.0

孔径（mm) 4.0 3.0

隔壁厚（mm) 1.8 1.05

感度＠ 10 cm（cps/kBq) 72.0 73.0

空間分解能＠ 10 cm（mm) 13.0 11.5

ペネトレーション（％) 2.0 2.0

核,00-1

Fig. 1 容積測定ファントムの概略図。球体サイズは直径 10，20，30，40，50 mm で外容器に
直径 20 cm，高さ 20 cm の円柱を使用した。

2．方 法

2-1．使用機器およびファントム作成

SPECT/CT 装置は， 2 検出器 SPECT/CT 装

置 Infinia8 Hawkeye4（GEヘルスケア 社製）で，

コリメータに高エネルギー汎用型（High energy

general purpose : HEGP）と中エネルギー汎用型

（Medium energy general purpose : MEGP）コリ

メータを使用した。本装置は SPECT-Positron

emission tomography（PET）複合機で 1インチク

リスタルと95本の光電子増倍管を搭載している。

また，本研究で使用したコリメータの特性を

Table 1 に示す。ファントムには直径10，20，

30，40，50 mmの球体（ホット球）を持つ容積測

定ファントム SP-6 型（京都科学）を使用した。

甲状腺疾患における
131I の甲状腺への取り込み

は，組織 1グラムあたり約0.1％の摂取量に相当

するため
15,16)，球体とバックグラウンド（BG）

の放射能濃度比が10 : 1となるように球体に 57.0

kBq/mL，BG に 5.71 kBq/mL の
131I 水溶液を封

入した（Fig. 1）。実封入放射能濃度の測定は

ドーズキャリブレータ（IGC-7，日立アロカメ

ディカル）で行った。今回使用したドーズキャリ

ブレータは，ドーズキャリブレータの管理および

点検のマニュアル
17)に従って校正を実施してい

る。また，放射能濃度を算出する際の Becquerel

calibration factor（BCF）の測定は円柱ファントム

（直径 : 20 cm，高さ : 20 cm）を使用して，画像

解析にはDaemon research image processor（DRIP，

富士フイルム 富山化学）を用いた。

2-2．SPECT/CT の収集条件および画像再構成

条件

SP-6 ファントムをホット球 40 mm と50 mm が

下になるように寝台上に配置して SPECT/CT 収

集を行った。SPECT/CT の収集条件は，step and

shoot 法で，自動近接モードの360度収集，ステッ

プ角度は 6度， 1ステップあたりの収集時間は40

秒とした。マトリクスサイズは128×128，ピクセ
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Fig. 2 ROI 設定。BG 部の ROI は球体サイズご
とに設定した。

ルサイズは 4.42 mm，エネルギーウインドウは

364 keV±10％（メインウインドウ），297 keV±

10％（サブウインドウ）とした。画像再構成法

は，コリメータ開口補正組み込み ordered subset

expectation maximization 法でサブセット10，イタ

レーション回数 5とした。減弱補正は CT based

attenuation correction 法で，後処理フィルタにバ

ターワースフィルタ（遮断周波数 0.35 cycles/

cm，パワーファクタ10）を用いた。散乱線補正

法は DEW 法で，k 値を0.8から2.4まで0.2間隔

で変化させ散乱線補正を行った．加えて散乱線補

正を行っていないデータも作成した。

2-3．評価項目

2-3-1．放射能濃度

放射能濃度は，BCF 法
18~20)を用いて BG 部の

平均 SPECT カウントを放射能濃度に変換して算

出した。BG 部の平均 SPECT カウントは，ホッ

ト球を含まないスライスを中心とした前後 2スラ

イス上の BG 部に直径 30 mm の関心領域（region

of interest : ROI）を設定して測定した（Fig. 2）。

各コリメータと k 値ごとの BCF は式（1）（2）か

ら求め，放射能濃度は式（3）から算出した。算

出した放射能濃度は，ドーズキャリブレータで測

定した実封入放射能濃度（BG : 5.71 kBq/mL）

と比較した。

BCF＝

スキャン開始時放射能量(Bq)

体積計数率(counts/sec/cm
3
)×ファントム容積(cm

3
)

(1)

体積計数率＝

VOI 内平均 SPECT カウント値(counts)

収集時間(sec)× 1ボクセルの体積(cm
3
)
(2)

放射能濃度(Bq/mL)＝BCF(Bq/cps)×

1 pixel あたりの平均計数率(cps/pixel)

1 pixel あたりの体積(mL/pixel)
(3)

2-3-2．％コントラスト

％コントラストは，ホット球がもっとも明瞭に

描出されるスライス上のホット球（20 mm，30

mm，40 mm，50 mm）と，ホット球を含まない

スライスを中心とした前後 2スライス上の BG 部

に ROI を設定し（Fig. 2），式（4）から算出し

た。ホット球と BG 部の ROI サイズはそれぞれ

直径 20 mm，30 mm，40 mm，50 mm で，ホット

球の ROI サイズと配置は，CT 画像と SPECT 画

像を DRIP に取り込んだのちに CT 画像上で決定

した。

CHOT⁄CBG−1

aHOT⁄aBG−1
×100[％] (4)

CHOT : ホット球の平均 SPECT カウント

CBG : BG 部の平均 SPECT カウント

aHOT : ホット球の実封入放射能濃度［Bq/mL］

aBG : BG 部の実封入放射能濃度［Bq/mL］

本研究ではコリメータの総合空間分解能

（HEGP ; FWHM ＠ 10 cm＝13.0 mm，MEGP ;

FWHM ＠ 10 cm＝11.5 mm）を考慮して評価球

体サイズを 20 mm，30 mm，40 mm，50 mm とし

た．

2-3-3．均一性

均一性の評価として％ coefficient of variation

（％CV）を算出した．％CV は％コントラストを

算出する際に用いた BG 部の ROI（直径 30 mm）

から得られた平均 SPECT カウントと標準偏差を

用いて式（5）より算出した。

SDBG

CBG

×100[％] (5)

SDBG : BG 部の標準偏差

CBG : BG 部の平均 SPECT カウント

3．結 果

3-1．放射能濃度

BG 部の実封入放射能濃度（5.71 kBq/mL）と

BCF 法で算出した放射能濃度を Fig. 3 に示す。

HEGP，MEGP ともに k 値を大きくすることで放

射能濃度は低下した。放射能濃度は，HEGP に

おいて k＝1.4 で誤差率0.4％（5.69±0.98 kBq/
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Fig. 3 放射能濃度の平均値と標準偏差。（a）HEGP，（b）MEGP。図中点線は実封入放射能濃度（5.71
kBq/mL）を示す。k 値を高くすることで放射能濃度は低下し，HEGP では k＝1.4，MEGP では k＝
2.0 で実封入放射能濃度と測定値が近くなっている。

mL），散乱線補正なしで誤差率12.6％（6.47±

0.52 kBq/mL），MEGP において k＝2.0 で誤差

率2.0％（5.60±1.45 kBq/mL），散乱線補正なし

で誤差率19.1％（6.80±0.57 kBq/mL）を示し

た。

3-2．％コントラスト

％コントラストの結果を Fig. 4 に示す。k 値を

高くすることで HEGP と MEGP の％コントラス

トに増加傾向がみられた。HEGP の％コントラ

スト（ホット球 30 mm）は k＝1.4 で69％，k＝

2.0 で105％，MEGP の％コントラスト（ホット

球 30 mm）は k＝1.4 で47％，k＝2.0 で72％で

あった。ホット球 20 mm の％コントラストは，

HEGP で 35％（k＝ 1. 4）と 59％（k＝ 2. 0），

MEGP では25％（k＝1.4）と39％（k＝2.0）と

なった。散乱線補正を行っていない場合の％コン

トラストは，HEGP で43％（ホット球 30 mm）

と19％（ホット球 20 mm），MEGP で30％（ホッ

ト球 30 mm）と14％（ホット球 20 mm）であっ

た。部分容積効果の影響を受けにくいホット球

50 mm の％コントラストは，HEGP で99％（k＝

1. 4）と 179％（k＝ 2. 0），MEGP で 66％（k＝

1.4）と95％（k＝2.0）であった。

3-3．均一性

％CV はHEGP，MEGP ともに k 値を高くする

ことで高値を示した（Fig. 5）。HEGP の ％CV

は15％（k＝1.4）と28％（k＝2.0）で，MEGP

では14％（k＝1.4）と27％（k＝2.0）であった。

また，散乱線補正を行っていない場合の ％CV

は，HEGP で 6％，MEGP で 5％であった。

Fig. 6 に k 値を変化させて散乱線補正を行った

SPECT 画像を示す。k 値が高くなることで球体

の輪郭が明瞭となり，特に HEGP で視覚的変化

が強く認められた。また，k 値を高くすることで

均一性が低下していることが見てとれる。

4．考 察

本研究では，DEW 法のk値が
131I SPECT イ
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Fig. 4 ％コントラストの変化。（a）HEGP，（b）MEGP。グラフは平均値と標準偏差を示す。％コントラス
トは k 値を高くすることで高値となり，ホット球 40 mm と 50 mm の％コントラストは定量精度から
求めた k 値を使用することで両コリメータともに100％に近くなっている。

メージングの定量性と画質に与える影響を評価

し，最適となる k 値を求めた。理論的に最適と

なる k 値は，散乱線成分が過不足なく補正され

る係数である。Bailey らは，BCF 法を用いて正

確に定量を行うには正確な散乱線補正が必要であ

ると報告している
21)。また，先行研究において k

値は定量精度に影響を与えることも報告されてい

る
14)。加えて，がん FDG-PET/CT 撮像法ガイド

ライン第 2 版
22)では，胴体ファントムの BG 領

域の定量性を評価項目として挙げている。以上の

ことから適切な画像処理と定量精度の担保は関係

性が高く，本研究では，部分容積効果の影響を受

けない BG 部の定量精度が担保される k 値を最適

と考えた。その結果，k 値の変化は定量精度に影

響を及ぼし，
131 I SPECT イメージングでは，

メーカー推奨値（k＝1.0∼1.2）よりも高く設定

する必要があることが示された。

放射能濃度は，k 値を高くすることで低値を示

した。メインウインドウ内に混入する散乱線成分

は20∼50％と言われており
23)，散乱線成分が存

在することで得られる SPECT カウントは高くな

る。そのため k 値が低い場合に放射能濃度は実

封入量よりも高値を示し，k 値を高くすることで

放射能濃度は低下したと考える。放射能濃度が封

入量と近い値を示した k 値は，HEGP で1.4，

MEGP で2.0であった。MEGP が対応するエネル

ギー域は 160 から 300 keV であり，HEGP より

も隔壁が薄い。そのため，MEGP は散乱線の混

入やペネトレーションが HEGP よりも多く
24)，

封入量と近い値を示した k 値が高くなったと考

える。de Nijs らは，k 値の変化が
177Lu SPECT

の定量精度に影響を与えることを報告してお

り
25)，われわれの結果も先行研究と同様の結果

を示した。この結果から k 値が定量精度に与え

る影響は大きく，
131I SPECT で DEW 法を用い

る際には k 値の最適化が重要と考える。特に

メーカー推奨値を使用した場合は定量精度が低下

するため，十分に高い k 値の使用や他の散乱線
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Fig. 5 ％CV の変化。（a）HEGP，（b）MEGP。グラフは平均値と標準偏差を示す。％CV は k 値を高くする
ことで指数関数的に上昇している。

核,00-6

Fig. 6 SPECT 画像。上段 : HEGP，下段 :MEGP。表示ウインドウレベルは BG 部の濃度が同じになるよう
に調整した。
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補正法を適応する必要がある。

％コントラストの評価では，k 値を高くするこ

とで HEGP と MEGP の％コントラストは高値を

示した。散乱線成分は画像内に一様に分布してい

るため，散乱線補正を行うことで画像コントラス

トは改善する。DEW 法で k 値を高くすることは

減算される推定散乱線量が多くなることを意味し

ており，結果として％コントラストの改善が得ら

れたと考える。同じ k 値を使用した場合，MEGP

の％コントラストは散乱線補正を行ってもHEGP

より低値を示した。これは前述した散乱線の混入

やペネトレーションの影響により MEGP の％コ

ントラストが低値を示したと考える。

しかし，定量精度から求めた k 値（HEGP ;

1.4，MEGP ; 2.0）で％コントラストを比較する

と，同程度の％コントラストが得られていること

がわかる。特に部分容積効果の影響を受けにくい

ホット球 40 mm，50 mm については，両コリ

メータとも定量精度から求めた k 値を用いるこ

とで100％に近い値を示していた。本研究で用い

た％コントラストは，平均 SPECT カウントから

算出した値を実封入量の比で除している。そのた

め，％コントラストが100％に近づくということ

は，得られた画像が実封入量に近い画像になって

いることを表している。また，％コントラストが

100％より高い場合は，過補正になっていること

を示している。本研究では，部分容積効果の影響

を受けない BG 部の定量精度が担保される k 値を

最適と考えたが，ホット球 50 mm の％コントラ

ストからも k 値決定の妥当性が示されたと考え

る。いずれにしても
131I SPECT イメージングで

は，エネルギー特性を考慮すると HEGP の使用

が望ましいが，MEGP でも k 値を最適化するこ

とで良好な定量精度とコントラストが得られると

考える。

一方，ホット球 20 mm と 30 mm の％コントラ

ストは，両コリメータともに定量精度から求めた

k 値を使用しても100％より低値を示した。これ

はピクセルサイズと空間分解能が有限のために生

じる部分容積効果によるものであり，SPECTイ

メージングによる定量の難しさを示していると考

える。Nakahara らは異なる 4つの SPECT/CT 装

置の定量性について，高分解能コリメータと空間

分解能補正を使用しても定量値に過少評価が生じ

ることを報告している
26)。われわれの検討は散

乱線補正に着目しているため，空間分解能を向上

させる検討は行っていないが，
131 I SPECT イ

メージングにおいても小球体の定量性を担保する

には部分容積効果を改善する方法についても検討

する必要がある。

均一性の評価では，k 値を大きくすることで両

コリメータともに ％CV は上昇した。前述した

ように DEW 法では k 値を大きくすることで推定

散乱線量が大きくなるため，補正時の減算処理に

よりカウントが低下する。そのため，カウントの

低下と共にノイズが増加し，均一性が低下したと

考える。本研究で使用した HEGP と MEGP の感

度は 72 cps/MBq，73 cps/MBq と核医学で用いら

れるコリメータの中で低感度なコリメータに分類

される。そのため，収集時間が同じであれば他の

コリメータと比較してノイズの多い画像となる。

DEW 法はあくまでも推定散乱線量を減算する処

理であり，散乱線補正効果と均一性はトレードオ

フの関係にある。均一性は画質や信号描出能に大

きく影響するため，散乱線補正効果（コントラス

トの改善）と均一性のバランスを考慮して散乱線

補正を用いる必要がある。

これまでに散乱線補正の効果として定量性や画

質の向上が報告されており
27,28)，本結果からも

131I SPECT イメージングにおける DEW 法の有

効性が示された。また，適切な k 値を選択する

ことで実際の放射能量に近い測定値が得られるこ

と も 明 ら か に なっ た。Dewaraja ら は，
131I

SPECT イメージングで正確に放射能濃度を測定

するには減弱補正や空間分解能補正，散乱線補正

が必要と述べている
11)。われわれの結果はこれ

らを支持するものであり，SPECT 定量における

散乱線補正の重要性と必要性を示したと考える。

本研究の結果から，DEW 法の k 値が
131I

SPECT イメージングの定量性および画質に影響

を与えることが明らかになった。しかし本研究で

使用したファントムは，直径 20 cm と人体に比

較して小さいため，散乱線量が少ないことが予想

される。今後は人体に近いファントムや臨床デー

タを使用した検証が必要である。また，SPECT

の定量性は，散乱線補正のみならず収集処理条件
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にも影響される。加えて本研究は，特定の放射能

濃度のみで評価を行っている。今後は，収集処理

条件の影響や SPECT カウントと放射能濃度の直

線性についても検証する必要がある。

5．結 論

DEW 法に用いる k 値の変化が
131I SPECT イ

メージングの定量性と画質に与える影響を評価

し，最適となる k 値を求めた．BCF 法で算出し

た放射能濃度と実測値の誤差が最小となり，良好

なコントラストが得られた k 値は HEGP で1.4，

MEGP で2.0となった。k 値が定量精度と画質に

与える影響は大きく，
131I イメージングで DEW

法による散乱線補正を行う際には k 値の最適化

が重要である。

本研究は，第39回日本核医学技術学会総会（愛

媛）において研究結果の一部を報告した．また，

本研究に関して開示すべき利益相反はない．
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