
―技術報告―

PET装置の構成および性能と散乱成分の関係
細川　翔太 1）  　　井上　一雅 2）  　　高橋　康幸 1）

加納　大輔 3，4）　　中神　佳宏 5，6）　　中澤　脩人 2）

渡辺　侑也 1，7）　　白川　浩二 8）  　　福士　政広 2）

1）弘前大学，2）首都大学東京（現 東京都立大学），
3）国立がん研究センター東病院，4）東京医科歯科大学，5）獨協医科大学，

6）横浜市立大学，7）西台クリニック，8）弘前大学医学部附属病院

Relationship Between the Nature of  Scattered Ray
and the Performance or Structure of  PET Devices.

Shota Hosokawa1), Kazumasa Inoue2), Yasuyuki Takahashi1),

Daisuke Kano3,4), Yoshihiro Nakagami5,6), Shuto Nakazawa2),

Yuya Watanabe1,7), Koji Shirakawa8) and Masahiro Fukushi2)

1) Hirosaki university, 2) Tokyo metropolitan university, 3) National cancer center hospital east, 

4) Tokyo medical and dental university, 5) Dokkyo medical university 6) Yokohama city university, 

7) Nishidai clinic, 8) Hirosaki university hospital

(article received : Dec 26 2019)

Key words :  PET/CT, Fluorodeoxyglucose, Scatter correction, Monte Carlo simulation, Clinical data

1．緒　　言

　本邦において fluorodeoxyglucose-positron emission 

tomography（FDG-PET）検査が保険適用となって
から15年以上が経過した。現在では約400もの PET

施設が存在し，その多くは computed tomography

（CT）と組み合わせた PET/CT装置を使用して
いる 1）。日本画像医療システム工業会の調査 2）に
よると主要医用機器の平均使用期間は12.2年であ
ることから，現在では買い替えを経験している施
設も多いと予想される。性能の異なる PET装置
では画質や定量値は大きく異なり 3），その差が問
題となることもある。現在の PET検査の画質や
定量性は様々な補正によって担保されている。そ
の中でも散乱補正による正確な補正は難しく，課
題が残っている補正の一つである。散乱補正はい
くつかの手法が提案されており 4），統計学的再構
成法に組み込んだ補正も行われている 5）。モンテ
カルロシミュレーションは放射線の確率的な振る
舞いを模擬するのに都合がよく，広く用いられて

いる。現在の散乱補正はシミュレーションを用
いたものが多く，一回散乱のみを計算する single 

scatter simulation（SSS）法 6）がベースになってい
る。しかし，一回散乱の割合は装置の構成や性能，
被写体サイズ等に依存すると考えられる。また，
SSS法では撮像範囲外の散乱成分の推定は困難で
あるため複数エネルギーウィンドウを用いた手
法 7）と組み合わせる（hybrid法）などの試みがな
されているが，得られたカウントから散乱成分を
正確に推定し完全に除去することは困難である。
再構成画像に散乱線を残存させないためには散乱
線を極力計数しないことが確実な方法であり，使
用するクリスタルのエネルギー分解能の向上が望
まれる。そのため，要求される性能項目の全てを
高いレベルで満たすクリスタルの探索，研究が続
けられている 8，9）。
　本稿ではいくつかの PET装置を模擬し，構成
や性能の違いによる散乱線の量や性質への影響を
明らかにする。これは，PET装置間の散乱線に
よる影響の違い，補正の精度および画質の差を理
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解する一助になると思われる。

2．方　　法
2-1．PET装置の模擬と妥当性の検証
　クリスタルの材質（BGO，LYSO）およびエン
ドシールドの有無といった異なる構成の PET装
置をシミュレーションにより模擬した。模擬した
PET装置は Discovery STおよび Discovery ST Elite 

（DSTおよび DSTE，［GE Medical Systems，Milwaukee，
WI，USA］），Celesteion（Canon Medical Systems 

Corporation，Tochigi，Japan），Gemini TF（Philips 

Medical Systems，Cleveland，OH，USA）の 4機種 

とした。Table. 1に各装置の構成および性能を示
した 10~17）。モンテカルロコードには Geant4 10.4 

（Geant4 Collaboration）18~20）を使用した（Fig. 1）。
模擬した PET装置の妥当性を示すため，散乱フ
ラクションを推定し文献値 12，15~17）と比較した。
散乱フラクションは式（1）によって算出した。
　SF＝S/（T＋S） （1）
　ここで，SFは散乱フラクション，Sは散乱同時
計数，Tは真の同時計数を示す。National electrical  

manufacturers association（NEMA）規格の散乱ファ

ントムに線状線源を配置し，計算の簡略化および
計算時間の短縮のために 18 Fイオンや陽電子では
なく 2本のガンマ線を180°正反対に放出させた。
クリスタル中におけるガンマ線の検出位置は付与
エネルギーを考慮した重心計算によって求めた。
2本のガンマ線の付与エネルギーが各装置の収
集エネルギー幅内であった場合に同時計数とし，
line of  response（LOR）の角度 θおよびガントリー
中心から LORまでの距離 rを求め，サイノグラ
ム（r，θ）を作成した。サイノグラムの各行の最
大値が中心となるように並び変え，中心（最大値
位置）から±20 mmの位置のカウントを結び内
挿によって散乱成分を推定した。
2-2． 臨床 PET/CT画像の取得とシミュレーショ

ンへの組み込み
　弘前大学医学部附属病院にて2016年11月から
2017年 1月の間に PET/CT検査を受けられた患
者15名（男：女＝7：8，BMI＝23.0±3.6 kg/m2） 
の PETおよび CT画像データを取得した。FDG

の異常集積があった場合，撮像位置によってカ
ウント量が偏るため，今回選出した患者固有
の結果となる恐れがある。そのため，使用した

Table 1　模擬した 4機種の PET装置の構成および性能
模擬した PET装置の構成および性能を示した。クリスタル（エネルギー分解能）お
よびエンドシールドの有無といった違いを持つ 4機種を選択した。

Discovery ST Discovery ST
Elite Celesteion Gemini TF

Crystal material BGO BGO LYSO LYSO

Crystal size 
(mm3 ) 6.3×6.3×30 4.7×6.3×30 4×4×12 4×4×22

Number of  crystals 10,080 13,440 30,720 28,336

Number of  modules 70×4 70×4 40 28

Energy resolution 
(%) 17 17 12 12

Scatter fraction 0.44 0.34 0.37 0.30

Energy window
(keV) 375－650 425－650 425－650 440－665

Axial length
(mm) 157 157 196 180

Trans-axial length 
(mm) 886 886 907 903

End shield (mm)
(thickness, bore size) None 7,778 None 25,720
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患者は脳や心臓および膀胱などの生理的集積
以外に異常集積のない正常例とした。本研究は
弘前大学倫理委員会の承認を得て行った（承認
番号：2016－047）。全ての患者は約 200 MBqの
FDGが投与され，投与60分後から検査が施行
された。使用装置は DSTEであり，収集時間は
3 min/bedであった。画像再構成は ordered subset  

expectation maximization （OSEM）を用い subsetは
20，iterationは 2とした。平滑化フィルタとして
半値幅 5.14 mmのガウシアンフィルタを使用し
た。これら DSTEで得られた臨床 PET/CTデー
タを模擬した 4機種においてシミュレーション計
算に使用した。CT画像から人体を模擬したボク
セルファントムを作成し，PET画像のピクセル
値を基に線源を配置した。ボクセルファントムの
作成は Geant4に内蔵されているサンプルコード
（Dicom.ccをメインコードとするファイル群）を
そのまま使用し，自作した PETジオメトリを追
加した。本研究では電磁相互作用の物理モデルに
おいて汎用的なG4EmStandardPhysicsを使用した。
2-3．シミュレーション計算
　シミュレーションの計算範囲は，本邦のがん
FDG-PET/CT撮像法ガイドライン 21）に記載され

ている noise equivalent count patient（NECpatient）
や NEC density（NECdensity）を算出する範囲を
想定して脳および膀胱が含まれない撮像位置とし
た（Fig. 2）。撮像位置を変えながら真の同時計
数および散乱同時計数を取得し，各撮像位置にお
ける散乱フラクションを求めた。ここで，臨床
データを用いて算出する散乱フラクションは各撮
像位置で得られた真の同時計数と散乱同時計数の
和に占める散乱同時計数の割合を意味する。な
お，本研究では偶発同時計数は考慮しなかった。
体軸方向の視野外散乱線の影響を明らかにするた
め，視野外散乱線を含む場合と除外した場合の散
乱フラクションを求めた。また，散乱同時計数が
計数されるまでに被写体内で起こした散乱回数も
併せて求めた。シミュレーションの試行回数は各
被写体において 4機種の PET装置で同じ回数と
し，各撮像位置において得られる SFの fractional 

standard deviation（FSD）が 3 %以下となるまで
計算した。FSDは以下の式（2）によって求めた。
　FSD＝Sm/m （2）
　ここで，mは SFの平均値を，Smは mの標準
偏差を表す。

Figure 1
Hosokawa et al.
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Gamma ray
(511 keV)

Fig. 1　 Geant4によるシミュレーション（OpenGLを用いた描画）
Geant4にて模擬した PET装置の外観を示した。実際の計算
の際には計算時間の短縮のために可視化は行わない。
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3．結　　果
3-1．PET装置の模擬と妥当性の検証
　模擬した 4機種の PET装置において散乱ファ
ントムを撮像して得られたサイノグラムを Fig. 3
に示した。NEMA NU2-2001の方法 22）に則って
ガントリー中心から半径 120 mmの範囲のカウン

トから求めた散乱フラクションは DST，DSTE，
Celesteion，および Gemini TFそれぞれ 0.44，0.34，
0.37，および 0.31であった。そのため，文献値
の散乱フラクションと比較して相対誤差はそれ
ぞれ 0％ 15），0％ 16），0％ 12），および 3.3％ 17）で 

あった。ガントリー中心から 120 mm以上離れ
てカウントされる信号の割合は DST，DSTE，

Figure 2
Hosokawa et al.

A C E

B D
Over lap

Fig. 2　シミュレーションの計算範囲
　計算範囲は脳および膀胱を除いた範囲とした。被写体の身長によっ
て 4または 5ベッドの範囲であった。頸部に相当するベッドを Bed A
とし，足部に向かって Bed B~Eとした。

Radius of 120 mm

Figure 3
Hosokawa et al.

Fig. 3　線状線源を配置した散乱ファントムを撮像して得たサイノグラム
　模擬した 4機種の PET装置を用い，散乱ファントムを用いて撮像して得られたサイノグラムを示した。散
乱フラクションはガントリー中心から半径 120 mmの範囲と臨床検査の FOVサイズ（半径 350 mm）の範囲
の 2 通りで，それぞれ算出した。
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Celesteion，および Gemini TFの順で大きかっ
た。散乱フラクションの算出に使用するカウン
トの範囲を半径 120 mmから臨床検査を想定した
field of  view（FOV）サイズ（半径 350 mm）まで
拡げた場合，散乱フラクションは DST，DSTE，
Celesteion，および Gemini TF でそれぞれ 0.52 

（1.18倍），0.38（1.12倍），0.41（1.11倍），および 0.33

（1.06倍）に増加した。
3-2． 臨床 PET/CT画像を組み込んだシミュレー

ション
　各撮像位置において同時計数された線源の体軸
方向分布を Fig. 4に示した。本研究では極端な
やせ型や肥満型は含まれなかったが，比較的やせ
型（BMI：20）と肥満型（BMI：29）の 2名の結
果を図に示した。やせ型と肥満型における散乱
線の割合および計数量の違い（試行回数は両者
共に 1,300～1,350万回 /bedで同等）が確認され

た。患者は身長の違いによって撮像 bed数が異な
り Fig. 4aのように 8 bedで撮像された患者と，
Fig. 4bのように 7 bedで撮像された患者が存在
した。さらに，Fig. 4bでは Bed Aに相当する撮
像位置において脳が含まれたためシミュレーショ
ンの計算範囲から除外された。Fig. 4aの患者で
は膀胱内に尿が多く存在していたため Bed Eの位
置において散乱線を多く計数していた。さらに頸
部に相当する Bed Aの位置において，脳からの散
乱線を多く計数していた。これら視野外散乱線の
影響は特に DSTで顕著であった。DSTは撮像位
置から 2 Bed離れた位置からも散乱線を同時計数
しているのに対し，他の 3機種は前後 1 Bed範囲
から散乱線の影響を受けていた。Celesteionは他
の装置と比較して半分以下の計数であった。全て
の装置において真の同時計数が最大となる位置は
体軸方向位置の中間であるのに対し，散乱同時計

a b

Fig. 4　各撮像位置において同時計数された線源の体軸方向分布
　計算に使用した PET画像（肥満体型およびやせ型）と，同時計数した線源の体軸方向分布を示した。
Discovery STでは撮像位置の前後 2ベッドの範囲から，それ以外の装置では前後 1ベッドの範囲から散乱同
時計数を計数していた。Celesteionは他の装置と比較して，半分以下のカウント量であった。

393

核医学技術 Vol.40  No.4  （2020）



数は必ずしもそうとはならなかった。
　Fig. 5に撮像視野内の被写体体積と散乱フラ
クションの関係を示した。推定した散乱フラク
ションの分布は頸部に相当する撮像位置（Bed A）
とそれ以外の撮像位置（Bed B-E）の 2群に分か
れた。被写体体積が大きいほど散乱フラクション
は大きく，Bed B-Eの範囲では体積とのピアソン
の積率相関係数が DST，DSTE，Celesteion，お
よび Gemini TFにおいて，それぞれ 0.80，0.88，
0.87，および 0.91を示した。一方で，Bed Aは

被写体体積が小さいにも関わらず高値を示し
た。体軸方向からの視野外散乱線を考慮した場
合，散乱フラクションは上昇し，その割合は
DST，DSTE，Celesteion， お よ び Gemini TF の
順で顕著であった。その増加量は Bed Aの位置
においてそれぞれ，1.76倍，1.64倍，1.43倍，お
よび 1.41倍，Bed B-Eの位置においては 1.34倍，
1.23倍，1.18倍，および 1.14倍であった。Bed 

B-Eの範囲における散乱フラクションの平均は 

Gemini TF，Celesteion，DSTE，および DSTの順
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Figure 5
Hosokawa et al.

Fig. 5　撮像視野内の被写体体積と散乱フラクションの関係
　撮像視野内に存在する被写体体積と散乱フラクションの関係を示した。四角形のプロットは視野外散乱線を
含めた実際の検査で想定される散乱フラクションであり，三角形のプロットは視野外散乱線を除外した散乱フ
ラクションを示す。撮像視野内の被写体体積が大きくなるにしたがって散乱フラクションは増加した（相関係
数＞ 0.8，p＜ 0.05）。視野外散乱線が含まれることで，エネルギー分解能が悪く，収集エネルギー幅が広い装
置ほど散乱フラクションの増加が大きくなった。塗りつぶしたプロットは頸部に相当する位置（Bed A）を示し，
被写体体積が小さいにもかかわらず，散乱フラクションは高値を示した。
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で文献値 12，15~17）と近い値を示し，それぞれ 1.03

倍，1.05倍，1.06倍，および 1.11倍であった。
　Fig. 6に撮像視野内の被写体体積と散乱同
時計数として計数されるまでに起こした散乱回
数を示した。一回散乱の割合は DST，DSTE，
Celesteion，および Gemini TFでそれぞれ 65～
77％，75～85％，74～83％，および 80～87％であっ
た。被写体体積の増加に伴い，一回散乱の割合は
減少し，その減少率は DST，DSTE，Celesteion，
および Gemini TFの順に大きかった。

4．考　　察
4-1．PET装置の模擬と妥当性の検証
　模擬した PET装置 4機種から得られた散乱フ
ラクションは文献値 12，15~17）と非常に近い値であ
り，正しく装置を模擬できていると考えられる。
Celesteionはクリスタルに LYSOを使用しており
DSTEよりもエネルギー分解能が良好であるに
も関わらず，散乱フラクションが高値であった。
511 keVのガンマ線の検出効率は LSOを用いた Figure 6

Hosokawa et al.
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Fig. 6　撮像視野内の被写体体積と散乱回数の関係
　各撮像位置に存在する被写体体積と散乱同時計数として計数された光子が被写体の内部で起こしたコンプト
ン散乱の回数の関係を示した。全ての装置の結果から標準体型の単一散乱の割合は 70～85%程度であり，先
行研究の結果とよく一致した。被写体サイズが大きくなるほど一回散乱の割合が減少（相関係数＞0.9，p＜0.05）
し，多重散乱が増加した。その割合はエネルギー分解能が悪く，収集エネルギー幅が広い装置ほど大きかった。
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場合には厚さ 10 mmで45％，50 mmで96％程度
である 23）。散乱線はエネルギーを落としてクリ
スタルに入射するため相対的に吸収される確率が
高くなり，結果として散乱フラクションが高値
を示したと考えられる。Celesteionのクリスタル
（LYSO）厚を 50 mmとした追加の検証を行った
ところ散乱フラクションが34％まで向上すること
を確認した。
　散乱フラクションの算出に使用するカウントの
範囲はガントリー中心から半径 120 mmとされて
いるが，これは装置によってガントリー径が異な
ることから，同一の条件で値を比較するためで
ある 24）。しかし，実際の検査では散乱同時計数
の LORが線源位置から離れたとしても同時計数
として記録される。今回の結果からエネルギー分
解能の劣るクリスタルを装備した装置および収集
エネルギー幅の広い装置ほど，対象範囲（中心よ
り半径 120 mm）外で計数される散乱同時計数の
割合が多いことが示された。Konikら 25）の異なる
サイズの円柱ファントムを用いた検討でも文献値
よりも散乱フラクションが大きくなった理由の一
つとして，中心から半径 120 mm以上の信号も算
出対象としたことを挙げている。このことは，各
PET装置間において，臨床検査では散乱線によ
る影響は文献値の散乱フラクション以上の違いが
あることを示している。DSTEを用いた検討では
NECの算出に散乱フラクションの違いは大きな
影響を与えないとの報告もあるが 26），DSTまた
はそれ以上に散乱フラクションの高い装置におい
てはその影響が無視できない可能性もある。
4-2． 臨床 PET/CT画像を組み込んだシミュレー

ション
　Fig. 4および 5よりエネルギー分解能が悪く，
収集エネルギー幅の広い装置ほど視野外散乱線の
影響を受けることが示された。Bed Aでは脳から
の視野外散乱線を多く拾っていることが明らかと
なったが，視野外散乱線の影響を除外したとして
も，他の撮像位置よりも散乱フラクションは高値
を示した。これは頸部を構成する組織に占める骨
組織の割合が大きいことや，歯科治療の金属によ
る影響を受けたためであると考えられる。
　SSS法では体軸方向の視野外散乱線を考慮でき
ないことから，複数エネルギーウィンドウを併用

した散乱補正（hybrid法）7）も使用されているが，
エネルギー分解能が比較的不良な PET装置では
正確な補正は困難である。DSTEと Celesteionの
結果から視野外散乱線の影響はエンドシールドよ
りもエネルギー分解能の良いクリスタルを使用す
ることが効果的であることが示された。よって視
野外散乱線を低減，補正をするためにはハード
ウェアの改良が不可欠であるように思われる。
　視野外散乱線の影響が最も大きい DSTを除い
た 3機種の装置において，臨床データから推定し
た散乱フラクションの平均値と文献値の散乱フラ
クションは近い値を示した。よって散乱ファント
ムは標準体型を想定したファントムとして適切で
あると考えられる。
　Celesteionでは他の装置と比較して，半分程度
の計数量となったが，これはクリスタルの深さ方
向の長さが短いためである。しかし，クリスタル
を短くすることで，時間分解能が向上する。それ
により time-of-flight補正の精度が向上し，信号対
雑音比の改善が見込まれる 27）。そのため，カウ
ント量の違いだけでは画質は判断できない。
　真の同時計数と散乱同時計数の計数分布は体軸
方向において違いがみられた。真の同時計数の
カウント量は各撮像位置の体軸方向中心で多く，
散乱同時計数は必ずしもそうとはならなかった。
3D PETにおける真の同時計数の体軸方向の感度
分布はmaximum ring differenceが最大である場合，
単純に中心に近づくほど高く周辺に行くほど低く
なる。一方で，散乱同時計数は片方もしくは両方
が散乱を経験した後に計数されるため，感度分布
は真の同時計数の場合と異なる。そのため，体軸
方向の端に強い集積が存在した場合，真の同時計
数は LORが限られるため計数されにくく，散乱
同時計数はその影響が小さいため相対的に多く計
数されると考えられる。そのため，適切な範囲で
オーバーラップを設定する必要があると思われ
る。Fig. 1および 4のように Bed Aの端に脳が位
置する場合も同様の影響を受けると考えられる。
このことも Bed Aの散乱フラクションを高める要
因の 1つとなり得る。本研究ではシミュレーショ
ンの計算範囲は NECpatientおよび NECdensityの
算出に使用する範囲（脳および膀胱を含まない撮
像位置）としたが，実際には Bed Aには脳の一部
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が含まれる患者が存在した。DSTEでは足側から
頭側に向かって撮像した場合，オーバーラップ部
は頭側の撮像範囲のデータとして扱われる。その
ため，実際には脳のカウントが若干含まれている
ものの NECは Fig. 1に示した Bed A-Eの範囲の
カウントデータから算出することになる。同様の
理由によって本研究のシミュレーションの計算範
囲においても脳の一部が含まれた。
　SSS法は一回散乱が75～80％程度である 28）こと
を根拠としており，Fig. 6からも，その事実を確
認することができた。一回散乱の割合は DSTで
最も小さかった。また，被写体体積が増加するに
従って多重散乱が増加する（一回散乱が減少する）
傾きも DSTが最も大きかった。多重散乱の分布
を一回散乱分布から推定する方法も取られるが，
その精度は多重散乱の割合に依存するため 29）， 
一回散乱の割合が多く，かつ多重散乱の増加が穏
やかなGemini TFほど補正が容易となると考えら
れる。
　本研究は以下のような制限がある。多くの
PETシミュレーションと同様にクリスタル発光
以降の光学的な過程は省略しエネルギー付与の
あった座標をガウス関数で広がりを持たせること
で対応している。また，消滅放射線の角度揺動に
よる影響もこのガウス関数の中で考慮した。ま
た，3-1にて散乱ファントムから求めた散乱フラ
クションと文献値を比較することで体系の妥当性
を示したが，臨床データを用いた際の妥当性の検
証は前述の通り困難である。今回使用した DSTE

は先行研究にて構築したものであり，画像ヘッ
ダー情報に記載されたメーカー独自の推定散乱フ
ラクションと比較したところシミュレーションの
値は若干低値を示したものの両者には高い相関が
認められた 26）。この結果より臨床データを用い
た検討においても正しく計算が行われていると考
えた。ただし，他の 3機種の PET装置において
は同様の検討をしていないため今後の検討課題と
した。

5．結　　論

　本研究では，主に装置の構成の違い（クリスタル，
収集エネルギー幅，エンドシールドの有無）およ
び被写体サイズに着目して散乱成分の違いや変化

を明らかにした。正確に散乱成分を推定して補正
することは難しいが，装置の性能が向上するに従
い散乱成分自体の減少および散乱補正の精度向上
（補正の前提条件に近づくこと）が確認された。
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