
1．緒言（はじめに）

　Single photon emission computed tomography 

（SPECT）は，目的臓器から放出される γ線の
分布を三次元的に画像化することが可能である。
SPECT画像は集積の程度を視覚的に評価し，様々
な疾患の診断に使用されている。近年，computed 

tomography（CT）を搭載した一体型 SPECT/CT

装置の普及により，CT画像を用いて不均一吸収
体に対する減弱補正が容易に行えるようなった。
これにより，CT画像を用いた減弱補正に加え，
散乱線補正とコリメータ開口補正を行うことで，
高い精度を有した SPECTの定量が可能になって
きた 1）。
　SPECTの定量化は，あらかじめ，算出された
相互校正係数（cross calibration factor：CCF）を
用いて，SPECTカウントを放射能濃度値（Bq/

mL）に変換する方法が用いられている2）。CCF

の算出法には，円柱ファントムを用いた方法 1）

とシステム平面感度法 3）を用いた方法があり，
臨床で用いられている。 

　円柱ファントムを用いた方法は，円柱ファント
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ムに既知の放射能を封入し，SPECT収集を行い，
得られた SPECTカウントと既知の放射能濃度値
の比により算出される。一方，システム平面感度
法はシャーレ等に既知の放射能を封入し，planar

収集を行い，得られた収集カウントと既知の放射
能の比から算出される。松友らは，円柱ファント
ムを用いた方法とシステム平面感度法を比較し，
システム平面感度法の優位性を報告している4）。
　システム平面感度法で得られる CCFは，planar

収集条件に依存すると考えられる。そのため，精
度の高い定量値を算出するためには，planar収集
条件が定量値に与える影響を検証する必要がある
と考える。しかし，過去に planar収集条件につ
いて詳細に検討した報告は見当たらない。
　そこで本研究の目的は，システム平面感度法に
おける planar収集条件が定量値に与える影響を
検証することである。

2．方　　法
2­1．使用機器とファントム
　SPECT/CT 装 置 は Discovery NM/CT670 pro

（GE Healthcare社製），コリメータは，低エネ

139

核医学技術 42 : 139-145 （2022)



ルギー用高分解能を使用した。CCFを算出す
るために直径 9 cm，厚さ 1.5 cmのプラスチッ
クシャーレを使用した。異なる計数率で収集を
行うためにプラスチックシャーレ内に 140 MBq

（10 kcps），280 MBq（20 kcps），420 MBq（30 kcps），
560 MBq（40 kcps），700 MBq（50 kcps）と放射
能量の異なる 99mTc水溶液をそれぞれ封入した。
なおすべての条件下においてプラスチックシャー
レに封入した 99mTc水溶液の液量は 25 mLとし，
この場合の水面の高さは 5 mmとした。放射能量
の測定には，メーカ校正を実施した CRC-25R型
RIドーズキャリブレータ（CAPINTEC社製）を
使用した。システム平面感度法で変換された放
射能濃度値を評価するために，National Electrical 

Manufactures Association, International Electrical 

Commission（NEMA IEC）ボディファントム
（Data Spectrum社製）を使用した。骨 SPECTを
想定して計数率が 13 kcpsになるように 99mTc水
溶液を封入した 5）。このときのファントム内の放
射能濃度値は 43.0 kBq/mLであった。封入した
放射能濃度値を正確に求めるために，撮像後にマ
イクロピペッターを用いファントム内から 1 mL

を 5本採取した。数え落としの影響を除くため
に，撮像から24時間後にオートウェルガンマシス
テムの ARC-8001（日立アロカメディカル社製）
で測定した。測定値を平均し，撮像時間に補正
した値を放射能濃度値とした。画像処理装置は，
Xeleris 3. 1（GE Healthcare社製）を用いて画像
再構成を行い，すべての画像解析には，Daemon 

research image processor（富士フイルム富山化学株
式会社）を使用した。

2­2．画像収集条件および再構成条件
2‒2‒1．システム平面感度法
　CCFを算出するために，99mTc水溶液が入った
プラスチックシャーレを厚さ 10 cmの発砲スチ
ロール上に配置した（図 1）。これは，検出器に
線源を直接配置すると検出器‒線源間で散乱する
可能性がある。これを防ぐために，減弱と散乱
の影響が低い発泡スチロールを使用した。Planar

収集条件は，計数率の違いによる評価を行うた
めに放射能量の異なる 99mTc水溶液を使用し，計
数率が 10 kcps から 50 kcps まで 10 kcps ごとに
段階的に変化させた。この場合のピクセルサイ
ズは 0.55 mm（1024×1024）で収集カウントは
5000 kcountsのプリセットカウント方式を用い
た。収集カウントの違いによる評価のために収
集カウントはプリセットカウント方式を用いて
1000 kcounts か ら 5000 kcounts ま で 1000 kcounts

ごとに変化させた。この場合の計数率は 10 kcps

とし，ピクセルサイズは 0.55 mm（1024×1024）
で行った。またピクセルサイズの違いによる評
価のためにピクセルサイズを 0.55 mm（1024×
1024），1.10 mm（512×512），2.21 mm（256×
256），4.42 mm（128×128），8.84 mm（64×64）
を使用した。この場合の計数率は 10 kcpsとし，
収集カウントは 5000 kcountsのプリセットカウン
ト方式を用いた。なおすべての planar収集は検
出器ごとで行った。メインエネルギーウインドウ
は 140.5 keV±10％で，散乱線ウインドウはメイ
ンウインドウの下方側に 7％を設定した。散乱線
補正は Triple energy window（TEW）法を使用し，
散乱線ウインドウに対して Butterworth filterを使

図 1　System planar sensitivityの測定
厚さ 10 cmの発泡スチロール上に水面の高さ 5 mmの 99mTc水溶液を配置した。
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用した。Butterworth filterのパラメータは，次数
は 5，遮断周波数は 0.15 cycles/cmを使用した。
2‒2‒2．NEMA IECボディファントム
　 収 集 条 件 は 128×128（4.42 mm/pixel）， 連
続回転 SPECT収集で，100分収集（ 4度/step，
40 repeat，1 cycle/repeat，150 sec/cycle）を行った。
SPECT/CT装置は連続回転 SPECT収集で自動近
接が使用できないため，ファントムの大きさを考
慮し，検出器の回転半径は 230 mmとした。メイ
ンエネルギーウインドウは 140.5 keV±10％で，
散乱線ウインドウはメインウインドウの下方側に
7％を設定した。減弱補正用の CTデータは，撮
影条件が 120 kV，150 mA second（mAs）で，画
像再構成は filtered back projection（FBP）法を用い，
Bilinear方式で Hounsfield unit値から µ値に変換
した µ-map画像を使用した。
　画像再構成は，位置分解能補正組込 ordered 

subset expectation maximization（OSEM）画像再
構成法（Evolution）を用い，サブセット数を 10，
イタレーション回数は 10とした。散乱線補正
は，TEW法，減弱補正は，computed-tomography 

attenuation correction（CTAC）法を使用した。散
乱線補正は，投影データに対して減算を行う前処
理法で行い，減弱補正は，OSEMに組込んで行っ
た。後処理フィルタの影響を除くために後処理
フィルタは使用しなかった。
2­3．CCFの算出方法
　各条件での planar収集によって得られたトー
タルカウントを各々算出し，式（1）から，各条
件下の CCFを算出した。

　CCF（cps/MBq）＝ 
Ctotal ……………………（1）

　　　　　　　　　
A×T

　ここで CCFは，システム平面感度法で得ら
れた相互校正係数，Ctotalはトータルカウント
（kcount），Aは放射能（MBq），Tは，収集時間
（sec）である。
　各々の検出器で算出し，平均値を CCFとした。
2­4 ．NEMA IECボディファントム内の放射能濃
度値の算出

　各条件下の CCFを用いて，NEMA IECボディ
ファントム内の放射能濃度値を算出した。Region 

of  interest（ROI）設定は，断面上の 5スライス

に対して，統計変動の影響を抑えるために直径
37 mmの円形の ROIを各スライスに12箇所設定
した（図 2）。そして，計60箇所の ROI内の平均
SPECTカウントを求め，CCFを用いて，式（2）
から放射能濃度値に変換した。

　BQML（kBq/ml）＝　 
SPECTcount    ×1000 …（2）

　　　　　　　　　
CCF×T×Vvoxel

　ここで BQMLは放射能濃度値，SPECTcountは
60箇所の ROI内の平均カウント，CCFは，シス
テム平面感度法で得られた相互校正係数，Tは撮
像時間（sec），Vvoxelは SPECT画像のボクセルサ
イズ（cm3）である。
2­5．評価項目
　計数率，収集カウント，マトリックスサイズの
違いによって算出された CCFの値と変換した放
射能濃度値を評価した。放射能濃度値は式（3）
より真値との相対誤差を算出した。

　Error（%）＝
（M－A）

×100 …………………（3）
　　　　　　　 

A

　ここで，Mは測定値の放射能濃度値（MBq/

mL），Aは真値の放射能濃度値（MBq/mL）を示す。
　さらに，すべての条件下において，散乱線補正
を行った場合についても評価を行った。

3．結　　果

　各条件下の CCF値を以下の表に示す。また，
NEMA IECボディファントム内の放射能濃度値

図 2　放射能濃度値算出のための ROI設定
NEMA IECボディファントムの断面上の 5スラ
イスに対して，直径 37 mmの円形 ROIを各スラ
イスに12箇所設定した。
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は 43.38 kBq/mLとなり，これを真値とした。
3­1．計数率
　計数率の違いによる CCF値を表 1 に示す。計
数率が高くなるにつれて CCF値は減少傾向を示
した。散乱線補正を行わなかった場合で，最も低
い計数率 10 kcpsでの CCF値は 74.0 cps/MBq，最
も高い計数率 50 kcpsでの CCF値は 67.2 cps/MBq

であった。また，散乱線補正を行うことで計数
率 10 kcpsでの CCF値は 69.7 cps/MBq，計数率
50 kcpsでの CCF値は 63.2 cps/MBqとなった。
　次に計数率と相対誤差の関係を 図 3 に示す。
計数率が高くなるにつれて相対誤差は大きくなっ
た。散乱線補正を行わなかった場合で，最も低い
計数率 10 kcpsでの相対誤差は 6.3％，最も高い
計数率 50 kcpsでの相対誤差は 17.1％であった。
また，散乱線補正を行うことで計数率 10 kcpsで
の相対誤差は 12.9％で，計数率 50 kcpsでの相対

誤差は 24.6％を示した。すべての計数率で散乱
線補正を行うことで相対誤差は高い値を示した。
3­2．収集カウント
　収集カウントの違いによる CCF値を表 2 に示
す。散乱線補正を行わなかった場合では，いず
れの収集カウントにおいても 74 cps/MBq程度と
なり，大きな変化はみられなかった。また，散乱
線補正を行うことで 1000 kcountsでの CCF値は
71.2 cps/MBqで，収集カウントが 3000 kcounts以
上ではCCF値は 70 cps/MBq程度で一定となった。
　収集カウントと相対誤差の関係を図 4 に示す。
散乱線補正を行わなかった場合ではすべての収集
カウントにおいても大きな変化はみられず，相
対誤差は 6.5％程度となった。また，散乱線補正
を行うことで 1000 kcountsでの相対誤差は 10.4％
で，収集カウントが 3000 kcounts以上では相対誤
差は 13％程度で一定値を示した。

表 1　計数率の違いによる CCF値
散乱線補正（Scatter correction：SC）を行った場
合，行わなかった場合ともに，計数率が増加するに
つれて CCF値は減少した。

Count rate
[kcps]

system planar sensitivity [cps/MBq]

none SC with SC

10.53 74.0 69.7

20.07 72.5 68.3

30.61 70.9 66.8

39.63 69.8 65.6

50.32 67.2 63.2

表 2　収集カウントの違いによる CCF値
収集カウントによって CCF値に変化はなかった。
散乱線補正（Scatter correction：SC）を行うことで，
収集カウントの増加にしたがいCCF値は減少した。

Total counts
[kcount]

system planar sensitivity [cps/MBq]

none SC with SC

1000 73.9 71.2

2000 73.9 70.3

3000 73.9 69.9

4000 73.9 69.8

5000 73.9 69.6

図 3　計数率と相対誤差の関係
計数率の増加にともない相対誤差は大きくなった。
散乱線補正（Scatter correction：SC）なしの場
合と比較し，散乱線補正を行った場合で相対誤差
は大きくなった。

図 4　収集カウントと相対誤差の関係
散乱線補正（Scatter correction：SC）なしの場
合で，相対誤差は 6.5％程度で一定値を示した。
散乱線補正を行うことで，カウントが増加するに
つれて相対誤差は大きくなり，3000 kcounts以上
でほぼ一定値となった。
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3­3．ピクセルサイズ
　ピクセルサイズの違いによる CCF値を表 3 に
示す。散乱線補正を行わなかった場合 CCF値は
74 cps/MBq程度となった。また，散乱線補正を行
うことでピクセルサイズが 0.55 mmでの CCF値は
69.8 cps/MBqで，ピクセルサイズが 4.42 mm以上
では CCF値は 68 cps/MBq程度で一定となった。
　ピクセルサイズと相対誤差の関係を図 5 に示
す。散乱線補正を行わなかった場合，相対誤差は
6.0％程度となった。また，散乱線補正を行うこ
とでピクセルサイズが 0.55 mmでの相対誤差は
12.7％で，ピクセルサイズが 4.42 mm以上では
相対誤差は 15％程度で一定値を示した。

4．考　　察

　システム平面感度法の収集条件が定量値に与え

る影響を計数率，収集カウント，ピクセルサイズ
を変化させて評価を行った。さらに散乱線補正に
ついても評価を行った。その結果，収集カウント
とピクセルサイズはすべての条件下において，相
対誤差に大きな変化はみられなかった。しかし，
計数率では，計数率が高くなるほど相対誤差は高
い値を示した。また，散乱線補正を行うことで，
行わない場合と比較して，相対誤差は高い値を示
した。
　システム平面感度法で算出される CCFは，封
入した放射能と収集カウントおよび収集時間に
よって算出される。今回，我々は収集過程で影響
すると考えられる計数率と収集カウントおよびピ
クセルサイズを変化させて検討を行った。計数
率を変化させた場合，計数率の増加にともない
CCF値は減少し，真値の放射能濃度値に対する
相対誤差は大きくなった。これは，計数損失によ
る影響であると考えられる。井上ら6）は，計数率
が高いほど，不感時間による計数損失が多くなる
と報告している。本研究においても同様に不感時
間による計数損失が発生したと考えられる。その
ため，CCF値が低下し，相対誤差が大きくなっ
たと考えられる。Simanらは計数損失の補正を
する方法を報告している7）。この方法を行うこと
で，高計数率であっても定量値の精度が向上する
可能性がある。一方，収集カウントとピクセルサ
イズは，CCF値と相対誤差に大きく影響しなかっ
た。CCF値は，収集カウントに対する放射能量
と収集時間の積によって算出される。したがって
封入した放射能量を設定したカウントと適切な収
集時間で計数する必要がある。本研究で設定し
た 1000 kcounts以上では計数損失が発生せず最適
な収集時間で収集が行えたため，CCF値に変動
がなかったと考えられる。CCF算出時に用いる
カウントは，画像全体のトータルカウントを使用
したため，ピクセルサイズは直接計数損失に関わ
る因子ではなかったと考えられる。そのため，ピ
クセルサイズを変化させても CCF値と相対誤差
は変化しなったと考えられる。一方，散乱線補正
を行うことで CCF値が低下し，相対誤差が大き
くなった。本研究で作成したファントムでは散乱
体がほとんどないため，散乱線補正を行うこと
で，過剰に補正したと考えられる8）。収集カウン

表 3　ピクセルサイズの違いによる CCF値
ピクセルサイズを変化させても CCF値に大き
な変化は見られなかった。散乱線補正 (Scatter 
correction：SC)を行うことで，ピクセルサイズが
増加するにつれて CCF値は小さくなった。

Pixel size
[mm]

system planar sensitivity [cps/MBq]

none SC with SC

0.55 74.1 69.8

1.10 74.1 69.5

2.21 74.2 68.9

4.42 74.2 68.5

8.84 73.6 67.8

図 5　ピクセルサイズと相対誤差の関係
散乱線補正 (Scatter correction : SC)なしの場合
で，相対誤差は 6.0％程度でほぼ一定値を示した。
散乱線補正を行うことで，カウントが増加するに
つれて相対誤差は大きくなり，4.42 mm以上でほ
ぼ一定値となった。
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トは増えると相対誤差が大きくなった。カウント
が増えることで統計ノイズは減少するが，Scatter 

windowに入るカウントは増加する。収集カウン
トが多い場合，カウントが少ない場合と比較し差
分されるカウントが増加するため，相対誤差が増
加したと考える。また，ピクセルサイズについて
も，ピクセルサイズが大きくなると相対誤差の増
加がみられた。本研究で用いた TEW法はピクセ
ル毎補正が可能である散乱線補正法である。ピク
セルサイズが大きくなることで，1ピクセルあた
りのカウントが増えることから，過剰に補正した
ことが考えられる。よってピクセルサイズが大き
くなると，ピクセルサイズが小さい場合と比較し
相対誤差が大きくなったと考える。 

　ガンマカメラの検出器の感度は経過時間によっ
て変動する可能性がある9）。そのため，安定した
定量値を算出するためには，定期的な CCFの測
定が必要である10）。さらに定期的に CCFを測定
する場合は，収集条件やファントム配置など一定
条件下で行う必要がある11）。システム平面感度法
を用いて CCFを算出する場合は，計数率が最も
変動因子となることから，特に封入する放射能量
と収集時の計数率の設定には，注意する必要があ
ると考えられる。
　本研究では，最も定量検査が行われている骨
SPECT 12）を想定して放射性核種とコリメータを
使用した。したがって，他の放射性核種，コリ
メータでは，本研究で得られた結果と異なってく
る可能性がある。臨床における骨 SPECTの収集
時間はおよそ10～15分である。これにより臨床条
件下では定量値に他の要因が生じる可能性があ
る。また，散乱線補正法は，TEW法を用いたが，
他の散乱線補正法では散乱線の推定方法が異なる
ため，補正効果に違いが生じる可能性がある。今
後は，他の放射性核種，コリメータ，散乱線補正
法を用いて検討する必要があると考える。

5．結　　論

　システム平面感度法における planar収集条件
が定量値に与える影響を検証した。システム平面
感度法を用いて算出される定量値は，planar収集
時の収集カウントとピクセルサイズに大きく影響
しないが、計数率と散乱線補正で大きく影響する

ことを明らかにした。 

　本研究に関して開示すべき利益相反はない。
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