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Summary

　We propose a new method for Butterworth filter optimization in cerebral perfusion single-photon emission 
computed tomography (SPECT).　This new method uses a Hoffman numerical phantom as a reference 
image for the normalized mean square error (NMSE) method.　We clarify the conditions for using a 
numerical phantom as a reference image in the NMSE method.　Then, we use SPM8 for registration of  
the numerical phantom images and acquired images and evaluate the accuracy of  this registration.　As 
a result, the numerical phantom used for the reference image has no statistical noise, and adding spatial 
resolution using a system such as an apparatus is required.　The optimum cutoff  frequency for registration 
accuracy is slightly shifted to the higher-frequency side because of  the smoothing of  the image by the linear 
transformation.　However, the registration was performed with high accuracy.　These results suggest that 
numerical phantom can be used as a reference image in the NMSE method of  Butterworth filter optimization 
in cerebral perfusion SPECT.
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1．緒  言

　核医学検査では用いる放射性医薬品の放射能量
や撮像条件などの制限により得られる画像に大き
な統計ノイズを含むことになる。そのため single 

photon emission computed tomography（SPECT） 
画像では統計ノイズを低減するためにButterworth

フィルタが広く使用されている 1~3）。Butterworth

フィルタの遮断周波数の設定には receiver operating 

characteristic（ROC）解析 4~6）や 2次元パワース
ペクトル解析 7），normalized mean squared error

（NMSE）法 8~11）など様々な定量的方法が提案さ
れている。しかし，現状では経験や視覚的な好み
などにより定性的に選択されるため，施設間差
の原因となり，標準化を行う上で障害の一つと
なっている。また，2017年に日本核医学技術学会
SPECT標準化委員会より脳血流 SPECTの画質を
担保することを目的とした「脳血流 SPECT撮像

の標準化に関するガイドライン 1.0」12）が発表さ
れたが，この中で Butterworthフィルタの遮断周
波数の設定を行うために Hoffmanファントムを
用いた NMSE法が採用されている。つまり，標
準化を行っていく上で，NMSE法は必要不可欠
となっている。
　NMSE法では十分に統計ノイズを抑制した画
像を基準画像として用いることが求められるが，
十分な投与量の画像を用意することができない場
合，撮像時間を増やしても理想的な基準画像を取
得することができない。Fig.  1および Fig.  2はガ
イドラインに従って作成した 123I製剤の Hoffman 

ファントムを当院の撮像条件（Table  1）で取得
した画像と NMSE値である。基準画像に 9時間
の長時間撮像画像を用いても統計ノイズを十分に
抑制することができず，得られる結果は視覚的に
も明らかに最適値とは言えない画像が選択されて
しまう。このように NMSE法において基準画像
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に統計ノイズを多く含んだ信頼性の低いデータし
か用意することができない場合，統計ノイズの影
響を受けず，装置の幾何学的な影響を反映するこ
とが可能 13）な数値ファントムによるシミュレー
ション画像を使用する方が定量性に優れ，診断に
適した画質を得られる可能性がある。さらにシ
ミュレーション画像は施設間，装置間で共有可能
な点で標準化への取り組みにおいて利点がある。
　しかし，脳血流 SPECT画像の Butterworthフィ
ルタを設定する NMSE法において基準画像に数
値ファントムによるシミュレーション画像を用い
る際の条件について検討された報告はない。ま
た，数値ファントムを基準画像に用いる場合，撮
像画像との位置情報が異なっているため，pixel 

by pixelで評価を行う NMSE法では位置合わせ
を行わなければ NMSE値に大きく影響してしま
う。位置合わせ技術として，これまで多くの報
告 14~21）があり補正精度の高さが報告されている。
しかし，Butterworthフィルタを設定するための
NMSE法において基準画像と処理画像の位置補
正の影響について検討した報告もない。
　そこで，我々は Hoffmanファントムを用いた
Butterworthフィルタの最適遮断周波数を設定す
る NMSE法において数値ファントムを基準画像
に用いる条件や位置補正の影響を明らかにするこ
とで基準画像に数値ファントムを用いることが可
能か検討した。

Fig.  1  123 I cerebral perfusion SPECT images of  the Hoffman phantom for 
NMSE method.

Fig. 2  Relationship between NMSE values and 
cut-off  frequency with reference image 
of  long-term acquisition(9h). When 
the cut-off  frequencies are 0.70 cycles/
cm, NMSE values shows minimum.

Table. 1   Equipment and acquisition 
conditions. 

SPECT system Symbia Evo (Siemens)

collimator LMEGP 
matrix size 128×128 
pixel size 3.2957 mm 

slice thickness 3.2957 mm 
radius of  rotation 130.0 mm 

scan mode 180°Continuous 
sampling angle 4°

acquisition time in
object image 36 m 

acquisition time in
 reference image 9 h 

radioisotope 123I 
phatom dose 8 kBq/mL
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2 ．方  法
2-1． シミュレーション画像に適用する空間分解

能の測定
　シミュレーション画像に適用する low-medium 

energy general purpose（LMEGP）コリメータの
空間分解能を求めるために線状線源を用いて full 

width at half  maximum（FWHM）を求めた。線状
線源には内径 1.0 mmのチューブに 104 MBq/mL

の 99mTc溶液を封入した。そして，検出器表面か
ら 50，100，150，200，250，300 mmの距離に置き，
マトリクス数 512×512，ピクセルサイズ 0.60 mm

で30分間のプラナ撮像を行った。得られた画像よ
り線広がり関数を得て FWHMを求めた。
2-2．シミュレーション画像の作成
　今回の検討では Fig.  1の結果と当院の撮像条
件（Table  1）をもとに数値ファントムから作成
したシミュレーション画像を使用した。シミュ

レーション画像作成シェーマを Fig.  3に示す。
横断像の数値ファントムデータに対して空間分
解能や位置情報を変換した後，投影データに戻
しランダムノイズや Butterworthフィルタを付加
した。そして，フィルタ補正逆投影（filtered back 

projection：FBP）法で Rampフィルタのみを適用
し，目的に応じたシミュレーション画像の作成
を行った。付加するノイズ量は Fig.  1の各投影
データからピクセル当たりの平均カウント数を求
め，123Iの減衰を加味して撮像時間に応じたカウ
ント値を設定し，ポアソン乱数を適用することで
求めた。また，シミュレーション画像に適用する
空間分解能は，目的に応じてシミュレーション画
像の FWHMを変化させた。シミュレーション画
像に用いた数値ファントム原画像のサイズはマト
リクス数 128×128，38スライス，ボクセルサイ
ズ 1.88×1.88×3.00 mm3である。しかし，この
ファントムでは施設条件のスライス厚に一致させ

Fig.  3  How to create simulation images using Hoffman numerical phantom.
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ることが難しいため，実際に Hoffmanファント
ムを施設条件で撮像し取得した画像との比較に用
いる数値ファントムにはマトリクス数 256×256，
スライス数 250，ボクセルサイズ 0.9765×0.9765

×0.6390 mm3の高空間分解能 Hoffman数値ファ
ントムをワシントン大学のホームページ（http://

depts.washington.edu/）よりダウンロードした。
なお，シミュレーション画像は C++言語を用い
て自作プログラムにより作成した。
2-3． 基準画像の統計ノイズと空間分解能が

Butterworthフィルタの最適遮断周波数に
及ぼす影響

　基準画像が持つ統計ノイズや空間分解能が変化
した場合，Butterworthフィルタの遮断周波数に
及ぼす影響を検討するために，まず，基準画像
と比較を行う処理画像を作成した。処理画像の
ノイズ量を撮像時間36分相当になるように投影
データにおけるピクセルあたりのカウント数を
19.1 counts/pixelとした。空間分解能は回転半径
130 mmに応じた FWHM 13 mmを画像全体に適
応した。この処理画像に対して Butterworthフィ
ル タ を 0.20 cycles/cm か ら 1.40 cycles/cm ま で
0.05 cycles/cm間隔で適用し 25組の遮断周波数が
異なる処理画像を作成した。
　次に，基準画像の統計ノイズが変化した場合
の Butterworthフィルタの最適遮断周波数の影響
を検討するためにノイズ量のみ変化させた基準画
像を 5種類作成した。ノイズ量の違いとして 5時
間，10時間，15時間，20時間撮像相当のノイズ量
を付加した画像とノイズの無い画像（noise free）
を作成した。各ノイズ付加基準画像の投影データ
におけるピクセルあたりのカウント数はそれぞ
れ 132.8，234.1，311.9，372.1 counts/pixel で あ
る。また，各基準画像の空間分解能を回転半径
130 mmに応じた FWHM 13 mmを画像全体に適
応した。
　さらに数値ファントムは任意の空間分解能を
設定できるため基準画像の空間分解能について
改めて検討する必要がある。そのために基準画
像の空間分解能が変化した場合の最適遮断周波数
の影響を検討した。検討するために統計ノイズを
付加せず空間分解能のみ変化させた基準画像を 4

種類作成した。空間分解能の違いとして，空間

分解能を劣化させていない数値ファントムのま
まの画像（original）と画像全体を FWHM 5 mm，
10 mm，13 mmと均一に変化させた画像を作成し
た。今回の検討では Hoffmanファントムの空間
分解能をできる限り再現した画像を originalとし，
装置などのシステムの分解能を反映した画像を
FWHM 13 mmとした。
　そして，ノイズ量，空間分解能がそれぞれ異な
る基準画像に対して処理画像との NMSE値を求
め基準画像の持つ統計ノイズや空間分解能が最適
遮断周波数に及ぼす影響を調査した。NMSE値
は式（1）より算出した。ここで，基準画像 R，
処理画像 Tは各画像の最大画素値で規格化して
いる。
　

NMSE=
∑ x

i=1∑
y
j=1∑

z
k=1［R（i, j, k）－T（i, j, k）］2

 （1）
　　　　　　　∑ x

i=1∑
y
j=1∑

z
k=1R（i, j, k）

　R：基準画像
　T：処理画像
　x：x方向の画素数
　y：y方向の画素数
　z：スライス数
2-4． Statistical parametric mapping8（SPM8）

による位置情報補正精度
　数値ファントムによる基準画像と撮像により
取得した処理画像との位置合わせに SPM8の線
形変換処理である coregisterを用いたが，その補
正精度を検証するために基準画像と位置情報が
異なる処理画像を作成した。処理画像の作成方
法，および位置補正方法を Fig.  4に示す。方法
2-2で作成した Butterworthフィルタの各遮断周
波数（0.20 cycles/cm～ 1.40 cycles/cm）を適用し
た25組の処理画像を基準画像に対して位置情報が
同一の処理画像と位置情報を変化させた処理画像
4種類，計25組× 5種類の画像を作成した。変化
させた位置情報の移動量は面内横方向へ 10 pixel，
20.5 pixelと尾頭方向に 5°，15°である。これらの
位置情報を変化させた画像に対して coregisterを
用いて基準画像との位置合わせを行い各補正処理
画像（10 pixel＋coregister，20.5 pixel＋coregister，
5°＋coregister , 15°＋coregister)を作成した。そし
て，基準画像と各補正処理画像との NMSE値を
求め，基準画像と同一の位置情報を持つ処理画
像（no_shift）との差から SPM8による位置補正
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精度の検証を行った。ここで用いた基準画像は統
計ノイズが無く，空間分解能を処理画像と同一の
FWHM 13 mmとした。
2-5．Hoffmanファントム撮像画像への適用
　実際に Hoffmanファントムを施設条件で撮像
したデータによる処理画像に対して数値ファント
ムによる基準画像を適用し NMSE値を求め，視
覚的に妥当な最適遮断周波数が得られているか確
認を行った。そのために撮像により取得した処理
画像と空間分解能を一致させた基準画像を作成す
る必要がある。実際の撮像で得られる画像は各画
素から検出器までの距離に応じて空間分解能が劣
化するため，作成する基準画像においても Fig.  4

に示すように距離に依存した FWHMを各画素に
適用し，実際の撮像画像の空間分解能にできる限
り近づけた。また，この検討ではスライス厚やピ
クセルサイズもできる限り一致させるために高分
解能 Hoffman数値ファントムを用いた。処理画
像には施設条件で撮像した Fig.  1の 36分撮像の
画像に Butterworthフィルタを 0.20 cycles/cmから 

Fig. 4  How to create misaligned object images and co-register by SPM8

1.40 cycles/cmまで 0.05 cycles/cm間隔で適用した
画像を用いた。これらの処理画像に対して SPM8

を用い，高分解能 Hoffman数値ファントムによ
る基準画像との位置合わせを行い，位置補正後の
処理画像との NMSE値を求め，視覚的に妥当な
最適遮断周波数が得られているか確認した。

3．結  果
3-1． シミュレーション画像に適用する空間分解

能の測定
　LMEGPコリメータの線源―検出器距離におけ
る FWHMの結果を Fig.  5に示す。測定された 6

点を最小二乗法で直線近似し，FWHM＝0.0564x

＋5.3793（mm）の回帰直線より距離に応じた空
間分解能を得た。
3-2． 基準画像の統計ノイズと空間分解能が

Butterworthフィルタの最適遮断周波数に
及ぼす影響

　ノイズ量のみ変化させた 5種類の基準画像に対
する処理画像との NMSE値を Fig.  6に示す。最
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小 NMSE値は 5時間，10時間，15時間，20時間，
noise freeでそれぞれ 0.087，0.056，0.043，0.040，
0.018となり，撮像時間が長くなるほど，つまり
統計ノイズが小さくなるほど最小 NMSE値は小
さくなった。しかし，15時間撮像と 20時間撮像
ではあまり NMSE値は変わらない結果となった。
また，統計ノイズが大きくなるほど最適遮断周波
数は高周波数側にシフトし，それぞれ 0.55，0.45，
0.40，0.40，0.35 cycles/cmとなった。
　空間分解能のみ変化させた 4種類の基準画像に
対する処理画像との NMSE値を Fig.  7に示す。
最小 NMSE値は original，5 mm，10 mm，13 mm

でそれぞれ 0.140，0.078，0.029，0.018となり，

基準画像の空間分解能が処理画像の空間分解能
FWHM 13 mmに近づくほど NMSE値は小さく
なった。また，最小 NMSE値が大きくなるほど，
最適遮断周波数は高周波数側にシフトし，それぞ
れ 0.45，0.40，0.35，0.35 cycles/cmとなった。
3-3．SPM8による位置情報補正精度
　基準画像に対し位置ずれの無い処理画像と位置
情報を SPMにより補正した処理画像を用いた場
合の NMSE値を Fig.  8に示す。最小 NMSE値は
no_shift，10 pixel+coregister，20.5 pixel+coregister， 
5°+coregister，15°+coregisterでそれぞれ 0.012，
0.013，0.012，0.012，0.012となり，その時の最
適遮断周波数はそれぞれ 0.35，0.35，0.40，0.40，
0.40 cycles/cmであった。No_shiftの結果と比較
すると最小 NMSE値はほぼ同じ値を示したが，
最適遮断周波数は 10 pixel+coregister以外ではわ
ずかに高周波数側にシフトしていた。また，すべ
ての補正処理画像において遮断周波数が高周波数
側に行くほど no_shiftと比較して NMSE値が低
下した。
3-4．Hoffmanファントム撮像画像への適用
　基準画像に高分解能数値ファントムと 9時間
の長時間撮像画像を用いた場合の NMSE値を
Fig.  9に示す。また Fig.  10に各基準画像と最適
遮断周波数画像，最小 NMSE値と最適遮断周波
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Fig. 5  Relationship between source-detector 
distance and FWHM in LMEGP colimator
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Fig. 6  Comparison of  NMSE values in reference 
images with different noise levels. The 
minimum NMSE values  were  0 .087, 
0.056, 0.043, 0.040, and 0.018 for 5 hours, 
10 hours, 15 hours, 20 hours, and noise 
free, respectively. The optimum cut-off  
frequencies were 0.55, 0.45, 0.40, 0.40, and 
0.35 cycles/cm respectively.
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Fig. 7  Comparison of  NMSE values in reference 
images with different spatial resolution. 
The minimum NMSE values were 0.140, 
0.078, 0.029, 0.018 for original, 5 mm, 
10 mm, 13 mm, respectively. The optimum 
cut-off  frequencies were 0.45, 0.40, 0.35, 
0.35 cycles/cm, respectively. 
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Fig. 8  Correction accuracy of  SPM8 due to 
difference in position of  object image. The 
minimum NMSE values were 0.012, 0.013, 
0.012, 0.012, and 0.012 for no_shift, 
10 pixel+coregister, 20.5 pixel+coregister, 
5°+ c o r e g i s t e r,  a n d  l 5°+ c o re g i s t e r, 
respect ive ly. The opt imum cut -of f  
frequencies were 0.35, 0.35, 0.40, 0.40, and 
0.40 cycles/cm, respectively.

数を示す。基準画像に数値ファントムを用いるこ
とで最適遮断周波数は 0.40 cycles/cmとなり，長
時間撮像画像よりも遮断周波数は低値となった。

4．考  察

　現在の医療では evidence-based medicineが求め
られ，客観性の高い画像診断はより重要性を増
している。そのためにも脳血流 SPECT検査にお
ける標準化ガイドラインは重要であり，その中
で求められる Butterworthフィルタの定量的設定
法である NMSE法も重要と考えられる。しかし，
NMSE法では統計ノイズが少ない画像が求められ
るが，標準化ガイドライン 12）では，臨床で使用
される投与量で作成したファントムを用いるため
長時間撮影を行っても十分に統計ノイズを低減し
た基準画像を得ることができない場合がある。そ
のため Butterworthフィルタの最適遮断周波数を
正確に求めることができない問題が生じている。
そこで我々は十分な投与量の画像を用意すること
ができない場合であっても，正確な Butterworth

フィルタの最適遮断周波数を求めるために基準画
像に数値ファントムによるシミュレーション画像
を用いることが可能か検討を行った。

- 5 -

Fig. 9  Comparison of  NMSE values between 
numerical phantom image and 9 hours 
image. 

Fig. 10  Minimum NMSE values and optimal cut-
off  frequency with numerical phantom 
image and 9 hours image. 

　まず，基準画像の持つノイズ量や空間分解能が
最適遮断周波数にどのような影響を及ぼすか調査
し，最適な基準画像の条件を検討した。検討結果
より基準画像のノイズ量が低下していくほど算出
される NMSE値の最小値も低下する傾向を示し
た。これは杉林らの報告 6）と一致しており，ノ
イズ量が低下するほど NMSE値も低下し理想画
像に近づいていくことがわかる。しかし，今回の
検討のように十分な投与量の画像が用意できない
場合，20時間撮像を想定した基準画像であっても
ノイズの無い基準画像の NMSE値まで改善する
ことができなかった。また，基準画像のノイズ量
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が増えることで最適遮断周波数は統計ノイズが十
分に低減された理想的な基準画像で求める値より
も高周波側にシフトする結果を招くことがわか
る。つまり，基準画像に十分な投与量の画像が用
意できない場合，長時間撮像では正確な最適遮断
周波数を求めることができず，統計ノイズのない
数値ファントムによるシミュレーション画像を用
いる方が理想的な結果が得られると言える。さら
に基準画像の空間分解能による影響について検討
を行った。数値ファントムを用いる利点として空
間分解能を任意に設定できることが挙げられる。
そのため Hoffmanファントム自体の空間分解能
を反映した画像を理想画像にすることもできる。
この検討では originalが Hoffmanファントム自体
の空間分解能をできる限り再現した画像である。
しかし，検討結果では装置などシステムによる分
解能の劣化を反映した FWHM 13 mmの画像に近
づくほど NMSE値は低下した。また，NMSE値
が増加するほど最適遮断周波数は高周波数側にシ
フトする傾向を示した。その原因として今回用い
ている Butterworthフィルタの特性が考えられる。
Butterworthフィルタは低周波数成分をできる限
り保持しながらノイズ成分が占める高周波数成分
の処理を行うものであり，統計ノイズを低減する
だけの目的で用いられる 22）。そのため，処理画
像よりも空間分解能の良い基準画像を用いた場
合，Butterworthフィルタではシステムにより劣
化した輪郭成分を復元することができずその輪郭
の違いがそのまま誤差となり NMSE値の増加に
つながったと考えられる。また，画像の高周波成
分である輪郭成分により処理画像よりも空間分解
能の良い基準画像を用いることで最適遮断周波数
はノイズ成分の多い高周波数側を選択したと考え
られる。つまり，数値ファントムを基準画像に用
いる場合，装置などのシステムの空間分解能をで
きる限り反映させることで理想的な基準画像とし
て代用が可能と考える。
　次に，数値ファントムを基準画像に用いる場合，
撮像により得た処理画像との空間的な位置合わせ
を行わなければならない。今回，位置補正のため
に SPM8の線形変換処理である coregisterを用い
たが，その補正精度の検証を行った。検証方法は
位置ずれの無い処理画像である no_shiftを用いた

NMSE値を基準とし，各補正処理画像の NMSE

値との差より補正精度を検証した。実際に各補正
処理画像の NMSE値の最小値は no_shiftと同程度
となり高精度で補正が行えていることを示してい
る。これは SPECTと magnetic resonance imaging

の位置補正精度を検討した Leighton Barndenら 16） 

の報告とも一致している。しかし，補正処理画像
では最適遮断周波数よりも高周波数側において
NMSE値が no_shiftよりも低い値を示した。これ
は coregisterにより補正処理画像がわずかに平滑
化 23）され本来の画像が持つ高周波数成分が低減
したことが原因と考えられる。また，20.5 pixel

＋coregisterや 5°＋coregister，15°＋coregisterでは
no_shiftよりも最適遮断周波数がわずかに高くな
り，最適遮断周波数よりも高周波数側で NMSE

値がさらに低下した。これは，これらの位置ずれ
画像を作成する段階でも補間処理による平滑化が
起こり，10 pixel＋coregisterよりもさら平滑化さ
れた画像となったためと考える。以上の結果より
NMSE法において SPM8を用いた位置補正は高
い精度で行えると考える。
　最後に，実際に施設条件で撮像した画像に対し
て高分解能数値ファントムを基準画像に用い視覚
的な妥当性を確認した。冒頭で述べた 9時間撮像
の画像では統計ノイズの影響により NMSE法で
最小値を示した遮断周波数は 0.70 cycles/cmであ
り，視覚的にも最適とは言えない画像となってい
る。しかし，高分解能数値ファントムを用いた場
合，0.40 cycles/cmとなり，視覚的にも妥当な結
果が得られた。また，数値ファントムを用いるこ
とで NMSE値もより低い値となり，信頼性の高
い結果が得られたと考える。
　本研究では定量的な Butterworthフィルタの設
定方法である NMSE法において，基準画像に数
値ファントムによるシミュレーション画像を用い
ることを検討した。本来の NMSE法では基準画
像にできる限り統計ノイズを抑制した画像を用い
るが，SPECT装置やファントムの作成方法など
により，十分なカウント値を持つ理想画像が得ら
れない場合がある。しかし，統計ノイズが無く装
置の空間分解能を反映した数値ファントムによる
シミュレーション画像を基準画像に用いることで
最適な Butterworthフィルタを求めることができ
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る。しかしながら，本検討は Butterworthフィル
タのみを対象としており，空間分解能の復元が可
能なWienerフィルタやMetzフィルタを用いる場
合は改めて基準画像の空間分解能について検討が
必要と考える。

5 .結  論

　脳血流 SPECT画像の Butterworthフィルタの最
適遮断周波数を求める NMSE法において基準画
像に数値ファントムを用いることが可能か検討し
た。数値ファントムを基準画像に用いる場合，統
計ノイズを含まず，装置などのシステムによる空
間分解能の劣化を加味すること，さらに SPM8を
用いて位置補正を行うことで基準画像として用い
ることが可能であった。
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