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概 要

種々の物体内部を非破壊で計測する手法は大きく発達してきた．その中でも，X線CTは

高空間分解能を有しており，種々の分野で利用されている．現在では，空間分解能が数 µm

のマイクロX線 CT手法も実用化された．しかし，計測対象を数mm程度に加工する必要

があるため，例えば，人体の病変部位診断の場合，非侵襲な高空間分解能計測は行えない．

したがって，計測対象の大きさに依存しない，高空間分解能を有するX線 CTシステムが

求められている．

本研究では，より空間分解能の高いX線 CTにおける画像再構成手法を提案し，計測対

象の大きさに依存しない数十 µmの空間分解能を有するX線CTシステムの実現を目指す．

現在，デュアルソース CTの研究が進められている．X線 CTでは，X線源と検出器が対

となり，計測対象を中心に撮像と回転を繰り返し投影データを取得するが，デュアルソース

CTでは，90deg回転した位置に配置された二組のX線源と検出器を用いて，撮像時間を短

縮し時間分解能の向上を図っている．このデュアルソースCTのシステムを応用して，以下

の手法を提案する．まず，ファンビームの広がり角が異なるX線源，異なる大きさの検出器

を用いることで，視野サイズ，ピクセルサイズの異なる，二種類の投影データを取得する．

この二つの投影データを用いた再構成手法として二種類の手法を用いる．

一つ目の手法では，広がり角の大きな被写体全域を投影したデータを用いて，広がり角の

小さな，より狭い領域にX線を照射した，局所的な投影データの周囲を外挿し画像再構成

を行う．これらの操作により，高分解能な再構成画像を得ることができる．処理に含まれる

外挿の際には，ピクセルサイズを合わせるための高解像度化，二種類の投影データの連続性

を保つための補正処理が加えられる．これらの操作により，局所投影データからの画質劣化

を抑えた画像再構成を実現する．二つ目は，低空間分解能な投影データから関心領域外部の

X線吸収係数分布を取得し，局所投影データから差分し画像再構成を行うことで，高空間分

解能な再構成画像を取得する手法である．再構成を行うデータ点数が，外挿を用いる手法に

比べて少ないため，計算時間の短縮が可能となる．

ファントム画像を用いた再構成画像の定量性検証を行った結果，大きい広がり角の投影

データを用いて外挿を行う事で画質の劣化を著しく抑える事ができた．外挿の際には，二種

類の投影データにおける関心領域内の全検出値差を最小化する補正係数を用いることで，大

きな効果が得られることが確認された．また，差分した投影データを用いることで，計算時

間の短縮が可能であることが確認された．

実ファントムを用いた実験を行った結果，局所投影データの外部に低分解能な投影データ

を挿入することで，関心領域外部のX線吸収係数分布に依存しない再構成が可能となるこ

とが確認できた．また，関心領域を測定対象幅の 1/8まで狭い状態で投影データを取得して

も，再構成可能であることが確認された．
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Abstract

Various methods that can measure internal structure of object non-destructively have

been developed. Especially, X-ray CT has high spatial resolution and is applied to bio-

logical and engineering materials. At present, micro X-ray CT that has spatial resolution

of several µm is become commonplace. However, the object that is measured by micro

X-ray CT should be smaller than the X-ray beam width. To achieve spatial resolution of

several µm, measurement object size should be less than 1mm in diameter. Therefore, if

measurement object is not able to downsize, it is impossible to measure the object in high

resolution.

The goal of this study is to realize a measurement system that has spatial resolution of

submillimeter regardless of object size by proposing a new image reconstruction method

for X-ray CT. The detail of the proposed method is as follows: the proposed method

utilizes two X-ray generators which have different cone angle and two X-ray detector

arrays which have different size but equal number of detectors. First, two projection

data are separately acquired by two pairs of X-ray generators and detector arrays. After

that, smaller cone angle projection data within region of interest (ROI) are extrapolated

by using larger cone angle projection data. At this time, larger cone angle projection

data are interpolated to have the same resolution as the smaller cone angle data and are

adjusted to keep continuity at the border of two types of projection data sets. The author

proposes two types of method to synthesize two types of projection data sets. The first

method uses extrapolated projection data for image reconstruction. The another method

obtains linear absorption coefficient out of region of interest from low resolution projection

data and calculating difference between the projection data out of region of interest and

high resolution projection data on region of interest. On both method, the reconstructed

image that has high resolution of submillimeter is achieved.

Simulation study using phantom image shows that degradation of image quality is dra-

matically improved by the proposed method to extrapolate by larger cone angle projection

data. In the synthesis of two types of projection data sets that have different resolution,

it is confirmed that minimizing difference of detected value between two projection data

on the same coordinate has great effect.

Experimental result of real phantom shows that reconstruction is realized under the

condition of X-ray absorption coefficient of not depending outside of ROI. Reconstruction

is realized under the condition of setting ROI is eighth of size of measurement object

width.

keywords

Image reconstruction, Local tomography, Multi projection data, Region of interest, Sino-

gram
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第1章 はじめに

我々の視覚は，さまざまな物体を認知し，識別することが出来る．この恩恵によって，日

常生活を不自由なく送ることが可能となっているといっても過言ではない．視覚による情報

では，多くの物体の場合，その表面情報しか取得することが出来ず，内部の情報までは取得

することは出来ない．バッグの中身は開けてみなければ何が入っているのかわからない，と

いったことが挙げられる．しかし，開けてみなければわからないため，空港等の機関では，

テロなどへの対策のために，実際にバッグの中身を取り出して確認する行為が行われる．

1895年にレントゲンによって発見されたX線 [1]によって，物体内部の透視が可能となっ

た．現在，空港等では，X線を用いた検査によって，実際にバッグを開けることなく，検査

を行うことが可能となっている．X線を用いた検査では，物体を透過したX線強度を直接

画像化しているが，計測技術の発展に伴い，物体内部情報を含んだ検出信号を，より高次元

な画像情報として出力する技術が発展してきた．これらの内部構造を可視化する手法のひと

つにトモグラフィ[5]と呼ばれるものがある．トモグラフィとは，さまざまな方向から対象

物に光や電波などを当てて，取得された情報から対象物内部の物理量などを導き出すこと

である．特に，コンピュータを用いたトモグラフィをコンピュータ断層撮像法 (Computed

Tomography:CT)と呼んでいる．MRI [2]や超音波計測 [3]，PET [4]や光トモグラフィ[6]

等が例として挙げられる．中でも，対象物にX線を照射して，その透過像から内部構造を再

構成するX線CTは，高空間分解能を有する手法として広く利用されている [8]．空間分解

能とは，二つの物体を識別可能な最小の距離と定義され，表現可能な物体の小ささを示す．

現在では，マイクロX線CT [9]と呼ばれる手法が確立されており，空間分解能が数 µmで

の観察が可能となっている [10]．

しかし，一般的な CTにおいてはビーム幅が計測対象よりも大きいことが必要 [11]であ

り，空間分解能数 µmのマイクロX線CTを適用できるのは，計測対象が直径 1mm程度の

場合 [12]に限られ，局所領域を取り出せない物体や，取り出すことができない場合には，適

用することが出来ない．局所領域を取り出せない場合の一つに，人体腹部の画像診断が挙げ

られる．人体腹部の幅は数百mmであるので，腹部を切断せずに診断を行う場合，現状の

X線 CTでは，0.2mm程度の空間分解能を有する画像しか提示できない．腫瘍の早期発見

を目的とした場合，膵臓がんでは，数十 µmの異常部位を発見できなければ，手遅れになる

といわれている．したがって，膵臓がんの早期発見のためには，人体のような数百 mm程

度の直径を有する計測対象でも局所的に高分解能な測定が可能な画像化技術が求められる．

以上のことから，計測対象の大きさに依存しない高分解能な再構成アルゴリズムによって，

CTの応用分野がさらに拡大すると考えられる．

計測対象の大きさに依存しないCTの先行研究であるローカルトモグラフィにおいて，関
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心領域境界の値を用いて撮像領域外部の補正を行う手法 [13]- [17]，逐次近似法を用いて再

構成を行う手法 [18]，ウェーブレット変換を用いて再構成を行う手法 [19]が提案されてい

る．しかし，これらの手法は，関心領域外にX線吸収係数がさまざまに異なる物質が存在

する場合，正確に画像再構成を行う事が出来ないこと，また、逐次近似法を用いた手法の場

合，計算時間を非常に多く要すること [20]などの理由により実用化には至っていない．

本研究では，関心領域における局所投影データの他に，被写体全体の低空間分解能な投影

データを用いることで，関心領域外の状態に依存しないローカルトモグラフィを実現する．

この技術により，ローカルトモグラフィの応用分野が大きく広がると考えられる．例えば，

人体内部のように，内臓や骨などさまざまな器官が配置されている場合にも適用が可能とな

る．二つのX線源と検出器を用いたX線CT装置には，デュアルソースCT（Dual Source

Computed Tomography : DSCT）[21]- [23]が存在するが，DSCTでは，X線源と検出器

の組を二つ用意し，片方の組をあらかじめ 90deg回転させた位置に配置させることで，投影

データの取得時間を短縮し，時間分解能 [24]の向上を図っている．本研究では，空間分解能

の異なる二種類のデータを取得することで，断面における空間分解能の向上を目的とする．

本研究では，直径数百mmの物体を計測対象とし，空間分解能を現状より一桁高くし，数

十 µm以下の空間分解能を得ることを目標とする．提案手法による再構成手順は次のように

なる．被写体全域の広視野・低分解能な投影データを取得する．次に，関心領域の投影デー

タを取得し，広視野・低分解能な投影データを用いて関心領域外部のX線吸収係数分布を

考慮した投影データを作成し，画像再構成する事で外部のX線吸収係数分布の影響を受け

ないローカルトモグラフィを実現する．
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第2章 ローカルトモグラフィ

本章では，まず，X線CTで用いられている画像再構成の原理を説明する．その後，測定

対象よりも関心領域が狭い場合の，再構成手法であるローカルトモグラフィについて述べる．

2.1 一般的なX線CT

2.1.1 パラレルビーム投影データ

X線 CTでの測定データは，X線源から放射され，計測対象を透過して減衰したX線を

検出器で測定した強度として得られる [25]．一般的にX線の減衰量は，線吸収係数 µによっ

て決定される．図 2.1のように，X線が計測対象を透過する状況を考える．

X-ray source DetectorMeasurement object

X-ray

図 2.1: 計測対象を透過するX線

強度 I0の放射線が厚さ x0，線減衰係数 µ(x)の被写体を通過した時のX線強度 I は，式

(2.1)で表される．

I = I0 exp
[
−

∫ ∞

−∞
µ(x)dx

]
(2.1)

次に，投影データの収集において，図 2.2のような座標系を定義する．

被写体に固定した直交座標系を xyとし，原点を中心に θだけ回転させた座標系をXY と

すると，両座標間の関係は式 (2.2)，(2.3)で表される．

x = X cos θ − Y sin θ (2.2)
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X-ray source

measurement object

図 2.2: 投影データと投影角

y = X sin θ + Y cos θ (2.3)

Y 軸と平行に強度 I0のX線ビームを照射すると，被写体を透過した後のX線強度 I(X, θ)

は式 (2.4)となる．

I(X, θ) = I0 exp
[
−

∫ ∞

−∞
µ(x, y)dY

]
(2.4)

したがって，X線強度の対数減衰率 g(X, θ)は式 (2.6)により表される．

g(X, θ) = log
[

I0

I(X, θ)

]
=

∫ ∞

−∞
µ(x, y)dY (2.5)

g(X, θ) = log

[
I0

I(X, θ)

]

=
∫ ∞

−∞
µ(x, y)dY (2.6)

g(X, θ)が投影データである [26]．

2.1.2 再構成手法

投影データから断層像を得る再構成手法には，フィルタ補正逆投影法 (Filtered Back Pro-

jection method : FBP法)，重畳積分法 (Convolution Back Projection method : CBP法)，

逐次近似法がある [27]．

FBP法

投影データ g(X, θ)より,線吸収係数 µ(x, y)を求めることを考える．µ(x, y)の 2次元フー

リエ変換M(ξ, η)は式 (2.7)で表される．

M(ξ, η) =
∫ ∞

−∞

∫ ∞

−∞
µ(x, y) exp (−j(ξx + ηy)) dxdy (2.7)
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jは虚数単位を表している．直交座標系 (ξ, η)を極座標系 (ω, θ)で表すと，式 (2.8),(2.9)の

ようになる．

ξ = ω cos θ (2.8)

η = ω sin θ (2.9)

式 (2.8),(2.9)を式 (2.7)に代入すると式 (2.10)が得られる．

M(ω cos θ, ω sin θ) =
∫ ∞

−∞

∫ ∞

−∞
µ(x, y) exp (−jω(x cos θ + y sin θ)) dxdy (2.10)

式 (2.2)，(2.3)より式 (2.11)，(2.12)が導かれる．

X = x cos θ + y sin θ (2.11)

Y = −x sin θ + y cos θ (2.12)

また，式 (2.13)が成り立つので，

dxdy = dXdY (2.13)

式 (2.10)は，式 (2.14)となる．

M(ω cos θ, ω sin θ) =
∫ ∞

−∞

∫ ∞

−∞
µ(x, y) exp (−jωX) dXdY

=
∫ ∞

−∞
g(X, θ) exp (−jωX) dX (2.14)

式 (2.14)より，図 2.3のように g(X, θ)をXで 1次元フーリエ変換すると，µ(x, y)の 2次

元フーリエ変換の θ方向の成分が得られる．

0

0

X-ray intensity

measurement object

1-D fourier transform

図 2.3: 投影データとフーリエ変換
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したがって，g(X, θ)を0 ≤ θ ≤ πに対して取得し，1次元フーリエ変換することで，M(ξ, η)

が求まる．この時，得られる 1次元データの数は投影回数に等しい．このフーリエ変換を行

う処理は，横軸にX，縦軸に θを取ったサイノグラムと呼ばれる画像を作成し，全投影デー

タを横方向にフーリエ変換することで行われる．図 2.4に示すファントム画像より得られる

投影データによるサイノグラムを図 2.5に示す．

図 2.4: ファントム画像 図 2.5: サイノグラム

求まったM(ξ, η)を 2次元逆フーリエ変換すると µ(x, y)が得られるので，線吸収係数分

布は式 (2.15)により求められる．

µ(x, y) =
1

(2π)2

∫ ∞

−∞

∫ ∞

−∞
M(ξ, η) exp (j(ξx + ηy)) dξdη (2.15)

式 (2.15)において，(ξ, η)を (ω, θ)の極座標系に変換し，式 (2.16)を用いて変数変換を

行う．

dξdη = ωdωdθ (2.16)

また，投影データ取得の際には，X を実数とし，投影角度を 0degから 180degまでで行う．

この形式に合わせるために，ωでの積分範囲を負の領域に拡大する操作が必要となる．図 2.3

のように，ωを絶対値で表現すると，µ(x, y)は式 (2.17)となる．

µ(x, y) =
1

2(2π)2

∫ 2π

0

∫ ∞

−∞
M(ω cos θ, ω sin θ) exp (jωX) |ω|dωdθ (2.17)

式 (2.17)は，式 (2.14)を考慮すると，投影データ g(X, θ)を 1次元フーリエ変換した後，

周波数特性 |ω|のフィルタを乗算し，その後，逆投影処理を行うことで µ(x, y)を求められ

ることを示している．
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CBP法

周波数空間でフィルタH(ω)を乗算することは，実空間において，式 (2.18)で表される，

H(ω)の逆フーリエ変換と等価である．

h(X) =
1
2π

∫ ∞

−∞
H(ω) exp(jωX)dω (2.18)

したがって，式 (2.17)で表される線吸収係数分布 µ(x, y)は，式 (2.19)で表される．

µ(x, y) =
1

2(2π)2

∫ 2π

0

∫ ∞

−∞
g(X ′, θ)h(X − X ′)dX ′dθ (2.19)

式 (2.19)にしたがって計算処理を行うことで，X線吸収係数分布を求めることが可能となる．

逐次近似法

初めに，任意の画像を仮定する．次に，その仮定された画像の濃度分布から作られる投影

を計算し，実測の投影データと比較して差があれば，この差を小さくするように画像を逐

次修正していく方法である．逐次近似法の一般的な手法にEM(Expectation Maximization)

アルゴリズムを用いたML-EM(Maximum Likelihood - Expectation Maximization)法があ

る．ML-EM法における再構成画像を求める繰り返し計算の段階は，式 (2.20)で表される．

λ
(k+1)
b =

λk
b

n∑
a=0

Cab

n∑
a=0

yaCab

m∑
b′=0

Cab′λ
(k)
b′

(2.20)

kは繰り返し回数，bは再構成画像の画素を表し，1から画素数の最後mまで通し番号であ

る．また，aは検出器上の画素番号で角度方向も含めてn個の一連のデータがあると考える．

λbは画素 bの値，yaは検出器 aでの投影データ，Cabは画素 bから放出された光子が検出器

aに到達する割合である．式 (2.20)に基づいて，以下の手順で計算を行う．

1. 検出確率 Cabを計算する．

2. 初期画像を仮定する．

3. 初期画像から投影データを計算する．

4. 投影データ yaと，3で計算した投影データとの比を計算する．

5. 4で計算された比を逆投影する．

6. 逆投影画像を確率の総和で規格化する．

7. 逆投影画像を初期画像 λ
(k)
b に乗算し，更新画像 λ

(k+1)
b を作成する．

8. 更新画像を初期画像として 3に戻る．
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2.1.3 実用上の課題

再構成手法には，2.1.2節で述べたように大きく三種類の手法がある．多くの CT装置で

は計算時間において優位性がある FBP法が用いられている．逐次近似法を用いたローカル

トモグラフィ手法も提案されているが，計算に膨大な時間を要するため実用化には至ってい

ない．したがって，本研究では，実用化のために計算時間短縮を目的とし FBP法によって

再構成を行う．本節では，FBP法における問題点について述べる．

ゼロパディング

前節で述べた FBP法では，式 (2.17)に示すように，検出信号は連続であり無限の領域で

計算を行うことが前提となっている．しかし，実際の検出信号は離散的であり，また，有限

な領域における信号となる．したがって，式 (2.17)のフーリエ変換は，離散フーリエ変換

(Discrete Fourier Transform:DFT)を用いることとなる．この際，十分な周波数分解能での

フィルタリングを行うために，投影データの両側にゼロ領域を付加する処理が行われる．こ

の処理を，ゼロパディングと呼ぶ．図 2.5のサイノグラムにゼロパディングを行った後のサ

イノグラムを図 2.6に示す．

図 2.6: ゼロパディング後

また，図 2.5と図 2.6に示すサイノグラムをフーリエ変換し，周波数特性が | ω |のフィル
タを掛け合わせた後における実部の低周波部分の一例を，図 2.1.3，2.1.3に示す．

(a) (b)

図 2.7: フィルタリング後:(a)ゼロパディング無し，(b)ゼロパディング有り
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ゼロパディングを施すことにより，周波数分解能が向上していることがわかる．ゼロパ

ディングによって十分な周波数分解能を確保することで，フーリエ変換時の誤差が減少し画

質の悪化を防ぐ事が出来る．

被写体とビーム幅

先に示したように，フーリエ変換を用いた画像再構成手法では，ゼロパディングを行う必

要がある．通常，投影データとゼロパディングにより付加された領域におけるデータとの連

続性を保つため，計測対象周囲の余白部分を含む領域を撮像する [25]．しかし，被写体が

ビーム幅に収まらない場合は，図 2.8に示すようにビーム両端での値がゼロにならず，ゼロ

パディングは投影データに不連続性を生じさせてしまう．

measurement data

zero padding

図 2.8: 局所投影データへのゼロパディング

この不連続性は，フーリエ変換の際に高周波成分として現れ，結果として，局所的な投影

データから FBP法等で画像再構成を行うと著しい画質の低下を招く [28]．

2.2 ローカルトモグラフィ

通常のX線CTによる画像再構成では，被写体がビーム幅より大きい場合，正確な画像再

構成を行うことが出来ない．この問題の解決策として，ローカルトモグラフィが研究されて

いる．ローカルトモグラフィとは，被写体の関心領域 (Region of Interest:ROI)だけに，X

線ビームを照射して取得可能な，局所的な投影データを用いて画像再構成を行う手法である．

この節では，ローカルトモグラフィの中でも，フーリエ変換に代わりウェーブレット変換

を用いたものと，外挿を用いた手法について，簡単に説明する．

2.2.1 ウェーブレット変換を用いた再構成

FBP法の場合，ゼロパディングを行うために，局所的な投影データを用いることが出来

なかった．この問題の解決策として，有限区間外では値がゼロである，つまりコンパクトサ
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ポート [29] [30]な基底関数によって計算処理を行う事が考えられる．この基底関数は，フィ

ルタリング後もコンパクトサポートが維持される必要がある．このような基底関数により，

局所的な投影データから局所的な再構成画像を得る，すなわち，ローカルトモグラフィを実

現することが出来る．

ウェーブレット変換 [31]は，一般にこの条件を満たしているので，ウェーブレット変換を

用いる事でローカルトモグラフィが可能となると考えられる．基底関数には，図 2.9に示す

ような三角関数に，式 (2.22)で表されるガウス窓 gσ(x)を乗算した式 (2.21)のようなガボー

ルウェーブレット ψ(x)が挙げられる [32] [33]．w0は三角関数の周波数，σはガウス窓の大

きさである．図 2.10にガウス窓，図 2.11にガボールウェーブレットを示す．

ψ(x) = gσ(x) exp (jw0x) (2.21)

gσ(x) =
1

2
√

πσ
exp

(
−

x2

2σ2

)
(2.22)

図 2.9: 三角関数 図 2.10: ガウス窓

図 2.11: ガボールウェーブレット

ウェーブレット変換は，式 (2.23)で表される．

F (a, b) =
∫ ∞

−∞
f(x)

1
√

a
ψ

(
x − b

a

)
dx (2.23)

aは周波数の逆数，bは平行移動成分である．
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ウェーブレット変換を用いた手法 [6]では，ROI外部が一様であると仮定している．材料

学における解析の場合では，大型で高コントラストな粒子が ROI外部に存在しないことが

多いため，仮定が成立するが，人体のようにより複雑な分布をしている場合には仮定が成立

せず，適用することができない．

2.2.2 外挿処理を用いた再構成

局所的な投影データを用いる場合，ゼロパディングの際に生じる ROI境界部での不連続

性により，正確な画像再構成が出来ないことを述べた．この問題の解決手段として，ROI境

界の値を用いて外挿を行う手法や [19]，ゼロパディングの代わりに ROI境界から楕円近似

を用いて外挿を行う事で，擬似的に被写体全域のサイノグラムを得た後，再構成演算を行う

手法 [34]や，多項式近似を用いて滑らかに投影データの検出値をゼロにする手法 [35]，三

角関数を用いて滑らかにゼロにする手法 [36]などがあり，局所的な再構成画像を得ること

が出来る．これらの手法では，外挿を行う際に ROI境界の値しか用いておらず，ROI外部

に境界と減衰係数の異なる物質が存在した時には，外挿近似が正確に行われず，画像再構成

した結果の減衰係数の定量性に欠ける．

上記の問題は，ROI外部の情報がないことに起因している．ROI外部の情報を入手し，そ

の情報を考慮した外挿を行うことで問題を解決する．
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第3章 超解像化手法

本章では，被写体全域とROI領域のみの二つの投影データを取得し，ROI外部の領域を

外挿する事で不連続性の問題に対処し，減衰係数の定量性が高い，超解像ローカルトモグラ

フィを実現する．ROI外部状態を考慮する方法として，直接外部領域に挿入する手法，外部

領域の情報を差分することで仮想的に ROI外部を除去する手法が考えられ，外挿法，差分

法と呼ぶ．以下にそれぞれについて述べる．

3.1 外挿法

3.1.1 概要

図 3.1に示すように，X線源と検出器の距離を変化させ二種類のデータを取得することで，

被写体全領域における低空間分解能な投影データと，被写体通過領域を制限した高空間分解

能な投影データを取得する．

Measurement object

Region of interest

X-ray source

Detector

図 3.1: 異なる分解能を有する投影データの取得

前章に示したように，局所投影データだけでは正確な再構成を行うことは出来ないが，被

写体全域の投影データを用いて局所投影データの関心領域外部を補外することで，局所的に
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高空間分解能な投影データが得られる．この投影データを用いて画像再構成を行うことで，

局所的に高空間分解能な断層像を得ることが可能となる．投影データ外挿法の流れ図を，図

3.2に示す．

図 3.2: 外挿法流れ図

3.1.2 ファンビームからパラレルビームへの変換

ファンビームのX線源を用いた場合の，X線源と検出器の配置を図 3.3に示す．

Detector

O

X-ray source

図 3.3: ファン・パラレルビーム変換

この場合，同一投影角度において各検出器で取得される投影データは，パラレルビームと

同様な手法では逆投影を行うことが出来ない．この問題を解決するために，ファンビーム投

影データをパラレルビーム投影データに変換する手法が考えられる．図 3.3に示すように，

Y 軸から θ′′傾いた直線 l上の経路によって減衰した投影データは，y軸から θ′傾いた原点
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を通る直線 l0上の経路と平行な経路によって取得された投影データであるといえる．グロー

バル座標系を (X,Y )として，X線源・検出器の座標系を (x, y)とする．ファンビームでの

投影角を θ，ファンビームでの中心から検出位置への角度を θ′′，パラレルビームでの投影

角を θ′とする．また，直線 lと，原点との距離を xpとする．ファンビームの投影データを

Pf (θ, xf )，パラレルビームの投影データを Pp(θ′, xp)とし，X線源から検出器までの距離を

Ld，X線源から原点までの距離を Lとすると，

θ′ = θ − θ′′ (3.1)

θ′′ = sin−1
xf

Ld
(3.2)

xp = L sin θ′′ (3.3)

としてファンビームでの座標系をパラレルビームでの座標系で表すことが可能となる．式

(3.1)，(3.2)，(3.3)を用いることで，Pf (θ, xf )を，Pp(θ′, xp)に変換することができる．

3.1.3 投影データの高解像度化

二種類の投影データは，空間分解能が異なり，当然，解像度も異なる．したがって，外挿

を行う前に低分解能投影データの解像度を高分解能投影データに合わせる操作が必要とな

る．高解像度化には，図 3.4に示すような線形補間法を用いる．整数 zでの画素値を V (z)，

z + 1での値を V (z + 1)とし，pを [0, 1]の実数とした時，x = z + pでの値を V (x)とする

と，式 (3.4)によって画素値が与えられる [37]．

V (x) = (1 − p)V (z) + pV (z + 1) (3.4)

図 3.4: 線形補間法

この操作により，高分解能な投影データとピクセルサイズの等しい低分解能な投影データ

を作ることが可能となる．

14



3.1.4 局所投影データへの外挿

提案手法で用いられる二種類の投影データは，異なる時刻に取得することとなる．した

がって，同一部位の投影データではあるが，単純に挿入しただけでは境界部分でX線吸収

係数の不連続を生じ画質を損なう恐れがある．この問題を解消するために，外挿の際に X

線強度のスケールを合わせる補正係数の算出方法を二通り提案する．

ROI境界値による外挿

まず投影データを関心領域中心で左右に分割する．次に，図 3.5に示すように，二種類の

投影データにおける分割したそれぞれの領域に存在する赤い線で示された境界部分の画素値

VR(l)と Vg(l)を用いて，式 (3.5)に示す補正係数Cを導出する．kは，離散化した時の投影

角を表す．図 3.5の上図は局所投影データ，下図は被写体全域の投影データである．

C =
VR(

NROI

2
, k)

Vg(
NROI

2
, k)

(3.5)

VRは局所投影データを，Vgは被写体全領域を含んだ投影データを表している．

図 3.5: 境界値の取り方
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式 (3.6)に示すように左右両方における補正係数をそれぞれの投影データに乗算すること

で，局所投影データとROI境界部分での画素値を等しくした Vcを算出する．

Vc(m, k) = CVg(m, k) (3.6)

mは，離散化した時の検出器列方向の位置を，Vcは補正後の値であることを示している．こ

の操作を，全投影角度において行う．

ROI全領域に基づいた外挿

前手法と同様に，投影データを関心領域中心で左右に分割する．各投影データ毎に左右別々

に，局所投影データと全領域投影データにおける関心領域の画素値をPR,l(m, k)，PR,r(m, k)，

Pg,l(m, k)，Pg,r(m, k)とする．図 3.6に示すように，同一箇所での画素値を考え，その差の

二乗を式 (3.7),(3.8)によって求め，El(k), Er(k)が最小となるような補正係数 Cl(k), Cr(k)

を導出する．

El(k) =
Np−1∑
n=0

ND−1∑
m=0

[PR(m, k) − Cl(k)Pg(m, k)]2 (3.7)

Er(k) =
Np−1∑
m=0

ND−1∑
m=0

[PR(m, k) − Cr(k)Pg(m, k)]2 (3.8)

Npは投影数，NDは検出器数を表している．

図 3.6: ROI全領域での画素値の取り方
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この時，各検出器における投影データは，異なる時刻に取得されるが，同一箇所であるた

め最小値の探索を行う．下付き文字の lはROI領域中心から左側，rは右側であることを示

している．

式 (3.9),(3.10)に示すように，導出した補正係数を全領域投影データに，各投影角度毎に

左右別々に乗算することで 2種類の投影データの値を合わせる．

Pg,l(m, k) = Cl(k)Pg(m, k) (3.9)

Pg,r(m, k) = Cr(n)Pg(m, k) (3.10)

このようにして，局所的に高空間分解能なサイノグラムを作成した後，通常の FBP法によ

り再構成することで，ROI領域において高空間分解能な画像を取得可能となる．

3.2 差分法

前節では，局所投影データの外挿を行うことで，不連続性の問題を解消した．しかし，ROI

外部の領域も高解像度化されていることによって，計算に多くの時間を要するという問題が

ある．本節では，ROI外部で減衰されたX線量を，低空間分解能な再構成画像から算出し，

局所投影データから差分することで，ローカルトモグラフィを実現する手法について述べる．

3.2.1 差分法概要

差分投影データ法の流れ図を，図 3.7に示す．

図 3.7: 差分法流れ図

投影データ外挿法と同様に，被写体全領域における低空間分解能な投影データと，被写体

通過領域を制限した高空間分解能な投影データを取得し，ファンビーム投影データを 3.1.2
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節と同様にパラレルビームに変換する．低空間分解能な被写体全域のサイノグラムを用いて，

ROI外部のX線吸収係数分布を取得し，ROI外部のみのサイノグラムを作成する．ROI外

部のみのサイノグラムを，高空間分解能な局所投影データから差分することで，ROI内部の

みでX線が減衰したサイノグラムを取得可能となり，FBP法が適用可能となる．

3.2.2 ROI外部のX線吸収係数分布

取得した二種類の投影データのうち，低空間分解能な投影データは，被写体全域を含ん

でいるため通常の FBP法が適用可能であるので，まず，低空間分解能な再構成画像を取得

する．次に，式 (3.11)を用いて，再構成画像中の ROI内部のX線吸収係数をゼロとおく．

Vlowは低空間分解能な再構成画像の値，NROIは ROIにおける直径，Voutは ROI内部をゼ

ロとした時の再構成画像の値である．その後，式 (3.12)を用いて，投影データを作成するこ

とで，ROI外部のみで減衰したX線量によるサイノグラムを取得できる．m,nは，再構成

画像の横方向の位置，縦方向の位置，Poutは投影データを表している．

Vout(m,n) =


Vlow

√
((m −

Nx

2
)2 + (n −

Ny

2
)2)) >

NROI

2


0

√
((m −

Nx

2
)2 + (n −

Ny

2
)2)) <

NROI

2

 (3.11)

Pout(M,k) =
Nx∑

M=0

Vout(m,n) (3.12)

3.2.3 差分投影データ

外挿法と同様に，式 (3.12)によって取得した投影データの ROI部分と，局所投影データ

の差分の補正が必要となる．しかし，ROI外部のX線吸収係数分布によって作成したサイ

ノグラムでは，ROI内部の X線吸収係数をゼロとおいて作成したサイノグラムであるの

で，ROI局所投影データとは条件が異なり，ROI全領域に基づいた補正を行うことができな

い．ROI境界では，X線吸収係数をゼロとした影響を受けないので，ROI境界での値を用

いて，補正係数を導出する．外挿法と同様に関心領域中心で左右に分割し，各投影データ毎

に左右別々に，局所投影データと全領域投影データにおける関心領域の画素値をPR,l(m,n)，

PR,r(m,n)，Pg,l(m,n)，Pg,r(m,n)とする．差分法では，ROI境界での検出値は，ROI内部

の影響を受けていないとし，式 (3.13)，(3.14)によって，ROI境界での検出値差が 0となる

ような補正係数 Cdif,l，Cdif,rを導出する．

Pg,l(
NROI

2
, k) = Cdif,l(k)Pg(

NROI

2
, k) (3.13)

Pg,r(
NROI

2
, k) = Cdif,r(k)Pg(

NROI

2
, k) (3.14)
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補正係数 Cdif,l，Cdif,rを用いて，式 (3.15)により差分投影データを取得する．

Pdif,l(m, k) = PR,l(m, k) − Cdif,lPout,l(m, k)

Pdif,r(m, k) = PR,r(m, k) − Cdif,rPout,r(m, k) (3.15)

Pdif,l，Pdif,rは左右それぞれにおける差分投影データ，Pout,l，Pout,rは，左右それぞれにおけ

る ROI外部による投影データである．式 (3.15)によって取得される投影データは，被写体

全域により減衰されたX線量から，ROI外部で減衰したX線量を除去したものになる．つ

まり，ROI外部に物体が存在しない状態で，投影データを取得した時と同一の状態である

といえる．このようにして取得された投影データは，通常のFBP法が適用可能であるので，

高空間分解能な再構成画像が取得可能となる．

19



第4章 外挿法と差分法の検証実験

本章では，提案手法を用いて局所投影データから再構成した画像の定量性の検証について

述べる．ファントム画像から低分解能，高分解能での投影データを作成し，提案手法を用い

て再構成した画像を，被写体全領域を高分解能で取得した投影データに基づく理想的な再構

成画像と比較する．

4.1 外挿法の検証

二種類の空間分解能を有する投影データを統合する方法として 3.1節で述べた外挿法につ

いて，ファントム画像を用いて検証を行う．外挿する手法として，3.1.4節に示す二種類に

ついて，再構成画像への影響を調べる．

4.1.1 手順

図 4.1に示す 1024×1024画素のファントム画像を用いて，関心領域の高空間分解能な投

影データと被写体全域における低空間分解能な投影データを得る．本検証では，関心領域を

中心部の直径 128画素とした．

図 4.1: ファントム 1
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図 4.2に ROIの高空間分解能な投影データを，図 4.3に被写体全域における低空間分解

能な投影データを示す．これら二種類の投影データを用いて，ROIにおける画像再構成を

行う．空間分解能とは，二つの物体を識別可能な最小の距離，と定義される．したがって，

ファントム中の細かいドットパターンが再構成画像中で識別可能かどうかによって，空間分

解能の評価が可能となり，外挿による再構成画像への影響を調べることができる．

図 4.2: 局所投影データ 図 4.3: 被写体全域投影データ

4.1.2 結果

二種類の外挿方法を用いて補正係数 C，Cl及び Crを導出し，被写体全域の投影データに

乗算し，局所投影データの外側に挿入する．外挿処理を施したものが，図 4.4，4.5である．

これらのサイノグラムを用いて画像再構成を行う．

図 4.4: ROI境界値による外挿 図 4.5: ROI全領域に基づいた外挿
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この二種類の投影データに基づいて，再構成を行った画像が，図 4.6，4.7である．白いパ

ターン部分の輝度値が 255となるように画像化し，輝度値が 255以上になる画素は，255と

なるように処理を施した．

図 4.6: ROI境界値に基づいた再構成画像 図 4.7: ROI全領域に基づいた再構成画像

二種類の外挿手法の差を確認するために，被写体全域を高空間分解能で取得したデータを

用いて再構成を行った画像と，ROI境界値を用いた再構成画像，ROI全領域の画素値差最

小化を用いた再構成画像の差分画像を作成した．それぞれを図 4.8，図 4.9に示す．

図 4.8: ROI境界値再構成画像との差分画像 図 4.9: ROI全領域再構成画像との差分画像

また，被写体全領域を高空間分解能で取得した時の理想的な再構成画像との画素値差の平
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均と標準偏差を表 4.1に示す．挿入の際に，ROI全領域の画素値差最小化を用いることで，

誤差が非常に小さな値となった．

表 4.1: 外挿法と理想的な値との誤差平均と標準偏差

外挿手法 誤差の平均値 標準偏差　
ROI境界値 -2.3 3.7

全領域画素値差最小化 0.2 0.7

4.1.3 考察

比較のため，ファントム画像のROI拡大図を図 4.10に示す．

図 4.10: ファントム画像のROI

また，被写体全域の低分解能投影データを用いて得た再構成画像の関心領域部を図 4.11

に，外挿無しの状態での局所投影データを用いた再構成画像を図 4.12に示す．

図 4.11: 被写体全域投影データ再構成画像 図 4.12: 外挿無しでの再構成画像

図 4.11の再構成画像では，中心のドットパターン部分が明確に再構成されていないが，外

挿処理を行うことで，図 4.6-4.9，表 4.1より，高空間分解能に再構成できたといえる．また，
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図 4.12より，ROI境界付近でX線吸収係数が大きくなる現象が発生しているが，外挿処理

を行った，図 4.6，4.7では，ROI境界付近でもファントム画像と同等な CT値が再構成で

きていることがわかる．

以上のことから，外挿処理を行うことで，空間分解能の向上，ROI境界付近で発生する

アーティファクトの減少が確認できた．被写体全域の投影データを用いることで，ROI境界

で出現するフーリエ変換の際の高周波成分の問題を解決したためだと考えられる．

また，表 4.1より，投影データの各投影角における画素値差最小化の処理を行い外挿する

ことで，ROI境界値のみを用いて外挿するよりも，理想的な再構成画像に近づいていること

がわかる．特に，図 4.8と図 4.9を比較すると，各投影角における画素値最小化処理により，

ROI境界付近での理想的な再構成画像との差が小さくなっていることがいえる．各投影角の

データに対して異なる係数を乗ずることで，ROI境界での不連続性が解消されたことが理

由だと考えられる．

4.2 差分法の検証

3.2節で述べた差分法についての検証を行う．ファントム画像を用いて手法を適用し，理

想的な投影データを用いた再構成画像と比較を行う．

4.2.1 手順

4.1節の実験と同様に，図 4.1に示す 1024×1024画素のファントム画像を用いて，関心領

域の高空間分解能な投影データと被写体全域における低空間分解能な投影データを得る．関

心領域を中心部の直径 128画素とした．低空間分解能な被写体全域の投影データによる再構

成画像を図 4.13に示す．ROI内部のX線吸収係数をゼロとした時の図を図 4.14に示す．

図 4.13: 低空間分解能再構成画像 図 4.14: ROI内部のX線吸収係数ゼロ
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その後，作成した投影データを図 4.15に示す．また，式 (3.12)を用いて，取得した差分

投影データを図 4.16に示す．

図 4.15: ROI内部ゼロとした投影データ 図 4.16: 差分投影データ

この差分投影データを用いて画像再構成を行う．

4.2.2 結果

差分投影データを用いた再構成画像を図 4.17に示す．また理想的な再構成画像との差分

画像を図 4.18に示す．

図 4.17: 差分投影データ再構成画像 図 4.18: 差分投影データ法との差分画像

4.2.3 考察

外挿法と同様に，図 4.11の被写体全域の低分解能な投影データによる再構成画像と比較

して，中心のドットパターンが詳細に再構成されており，高空間分解能な再構成が実現でき
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ているといえる．また，図 4.12で発生していた，ROI境界付近で CT値が大きくなる現象

がなくなっており，ROI境界付近でもファントム画像と同等なCT値が再構成できているこ

とがわかる．図 4.18より，理想的な再構成画像と比較すると，ROI中心付近では非常に近

似した再構成画像が取得可能となっているといえる．これは，ROI外部のX線吸収係数分

布を差分することで，ROI領域で吸収されたX線による投影データに非常に近い投影デー

タを取得可能だということを示している．

4.3 外部領域依存性の検証

提案手法では，ROI外部の投影データを用いて外部補正を行っている．外部状態が再構成

画像にどのような影響を受けるかについて検証を行う．

手順

図 4.19-4.22に示すファントム画像を用いて，評価を行う．評価には，シグモイド関数によ

る回帰曲線の導出を行い，その導関数の半値幅 (Full Width of Half Maximum:FWHM)を

求める手法 [38]を用いる．したがって，物体境界部分のX線吸収係数差の大小による影響

を避けるため，中心部分の円形の物体と，その近傍のX線吸収係数差が等しくなるように，

ファントムを作成した．画像サイズは，512×512画素，ROIは中心直径 128画素とした．

図 4.19: ファントム 2 図 4.20: ファントム 3

図 4.21: ファントム 4 図 4.22: ファントム 5
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図 4.19-4.22のファントム画像に対して，外挿法，差分法をそれぞれ適用し，全域高空間

分解能な理想的な投影データによる再構成画像，ROIにおける局所投影データのみによる

再構成画像との比較を行う．

半値幅による評価手法

異なるX線吸収係数の物体を高空間分解能に再構成するためには，物体間の境界部分が

鮮鋭に再構成されているかどうかが，大きな要因となる．境界部分の鮮鋭さについての評価

手法について述べる．

再構成画像中の，X線吸収係数が異なる物体間の境界では，X線吸収係数から異なる X

線吸収係数に遷移する領域が存在する．この領域のラインプロファイルを再構成画像中から

取得し，式 (4.23)に示すシグモイド関数による回帰曲線の導出を行う．

ς(x) =
u

1 + exp[−v(x − c)]
+ d (4.1)

u，v，c，dはシグモイド関数のパラメータを表しており，それぞれ，拡大率，ゲイン，横

軸方向の平行移動成分，縦軸方向の平行移動成分である．シグモイド関数による回帰曲線を

導出する概略図を図 4.23に示す．

図 4.23: シグモイド関数による回帰曲線

ここで，uは境界前後でのX線吸収係数の差，dは，X線吸収係数の低い方の値となるの

で，式 (4.2)，(4.3)で求めることができる．

u = µhigh − µlow (4.2)

d = µlow (4.3)
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µhigh，µlowは境界前後でのX線吸収係数の高い方，低い方の値である．v，cは，式 (4.4)を

用いて，評価関数Dが最小となる値を探索することで，導出する．

D =
Nx∑
x=0

[l(x) − ς(x)]2 (4.4)

l(x)は，ラインプロファイルより取得されたデータである．

次に，求めた u，v，c，dを代入した (4.23)を微分することで，式 (4.5)を取得する．

ς ′(x) =
u · v · exp[−v(x − c)]
1 + exp[−v(x − c)]2

(4.5)

式 (4.5)より，最大値の半値となる二点間の距離を求め，図 4.24に示すように半値幅を導

出する．

図 4.24: 半値幅の導出

この半値幅は，物体間の境界におけるX線吸収係数の遷移領域が狭いほど小さい値とな

るので，空間分解能の定量的な評価指標として利用できる．

4.3.1 結果

図 4.25-4.28に再構成結果と境界部分の拡大図を示す．

(a) (b) (c) (d) (e) (f) (g) (h)

図 4.25: ファントム 2の再構成画像:(a)外挿法，(b)差分法，(c)理想的な投影データ，(d)
局所投影データ，(e)外挿法・拡大図，(f)差分法・拡大図，(g)理想的な投影データ・拡大
図，(h)局所投影データ・拡大図
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(a) (b) (c) (d) (e) (f) (g) (h)

図 4.26: ファントム 3の再構成画像:(a)外挿法，(b)差分法，(c)理想的な投影データ，(d)
局所投影データ，(e)外挿法・拡大図，(f)差分法・拡大図，(g)理想的な投影データ・拡大
図，(h)局所投影データ・拡大図

(a) (b) (c) (d) (e) (f) (g) (h)

図 4.27: ファントム 4の再構成画像:(a)外挿法，(b)差分法，(c)理想的な投影データ，(d)
局所投影データ，(e)外挿法・拡大図，(f)差分法・拡大図，(g)理想的な投影データ・拡大
図，(h)局所投影データ・拡大図

(a) (b) (c) (d) (e) (f) (g) (h)

図 4.28: ファントム 5の再構成画像:(a)外挿法，(b)差分法，(c)理想的な投影データ，(d)
局所投影データ，(e)外挿法・拡大図，(f)差分法・拡大図，(g)理想的な投影データ・拡大
図，(h)局所投影データ・拡大図

図 4.25-4.28の再構成画像に対して，図 4.29に示す赤線上のプロファイルを取得し，シグ

モイド関数による回帰曲線の導出を行い，微分し，導関数の半値幅を求め，四つの平均値を

算出した．

図 4.29: ラインプロファイルの取得箇所
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結果を表 4.2に示す．

表 4.2: 半値幅
再構成手法 ファントム 2 ファントム 3 ファントム 4 ファントム 5
外挿法 1.38 1.38 1.33 1.65
差分法 1.43 1.33 2.10 1.78

理想的な投影データ 1.08 1.50 1.48 1.58
局所投影データ 1.35 × × ×

局所投影データのみによる再構成画像では，ファントム 2-4では，シグモイド関数による

回帰曲線がシグモイド型に導出されず，半値幅を求めることができなかった．

4.3.2 考察

外挿法，差分法とも理想的な投影データによる再構成画像と比較して，半値幅の大きさが

同程度となることがいえ，外挿法では，ROI外部状態に依存せず同等の再構成画像が取得可

能であるといえる．しかし，差分法では，画像中心から離れるにつれて値が小さくなる現象

が見られ，外部状態によって，値が小さくなる現象に影響があることがわかる．原因として，

• 低分解能な再構成画像のROIをゼロにする工程

• 外挿法に比べて工程数が多い

が考えられる．

また，局所投影データのみによる再構成画像では，境界付近にリング状のアーティファク

トが発生し，このアーティファクトの影響により，境界付近では中心から離れるにつれて，

X線吸収係数の値が大きくなる傾向があった．この現象により，シグモイド関数における横

軸に平行な領域がなくなり，適切な回帰曲線の導出が行えなかったと考えられる．
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第5章 実データを用いた実験

本章では，実データを用いて行った提案手法による再構成画像の検証について述べる．ROI

外部状態の依存性と，計測対象全域に対する ROIの割合を小さくした場合における再構成

画像への影響を調べる．

5.1 実験条件

前章では，ファントム画像を用いた投影データを用いて提案手法の検証を行ってきた．し

かし，実際の計測では，散乱X線や検出器出力のゆらぎ等のノイズが付加されたデータが

検出される．したがって，X線CT装置へ実装する前に実データを用いて検証を行う必要が

ある．また，提案手法は，ROI外部のX線吸収係数分布の情報を用いて，ローカルトモグ

ラフィを実現する．したがって，ROI外部状態をさまざまに変化させて，外部状態の ROI

における再構成画像への影響を検証する．

5.1.1 ファントム

実験に用いるファントムを図 5.1に示す．

図 5.1: ファントム 6
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図 5.1のファントムは，アクリル製で，上から直径 2mm，0.5mm，1.0mmの穴が各五つ

ずつ並べて配置されており，厚みは 2mmである．

このファントム用いて，外部状態依存性についても検証を行うために，ファントムの外部

を以下の条件に設定し撮像を行う．

• 物体なし

• 空間分解能と同程度の穴が多数空いた物体

• 空間分解能より十分大きい物体

空間分解能より十分大きい物体に関しては，その量によって，三種類の条件を用意し，合計

五種類の条件で実験を行った．配置方法を，図 5.2に示す．図 5.2(c)は図 5.2(b)の白線で囲

まれた領域の拡大図である．中央付近に図 5.1に示すファントムを，ファントム外部に，X

線吸収係数の異なる物体を数種類配置している．

(a) (b)
(c)

(d) (e)

(f)

図 5.2: 撮像条件:(a)物体なし，(b)小さい物体，(c)小さい物体拡大図，(d)大きい物体・少，
(e)大きい物体・中，(f)大きい物体・多

外部に配置する物体は，ファントムと同材質であるアクリルの他に，アクリルよりX線吸

収係数が小さい，発泡塩化ビニルとポリエチレンテレフタレート，X線吸収係数が大きい，

アルミニウムを使用した．
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5.1.2 装置

本実験では，マルチスライスCT装置を使用した．撮像の際には，シングルスライスモー

ドを適用し，視野領域直径 (Field Of View:FOV)は 210mm，スライス厚は 1mmで撮像を

行った．

5.1.3 再構成条件

本装置では二種類の空間分解能を有する投影データを取得することはできない．投影デー

タの ROI領域を局所的な高空間分解能投影データとし，投影データを間引くことで解像度

低くし，被写体全域の低空間分解能な投影データを作成した．

FOVに対するROIの割合は，1/2，1/4，1/8の三通りとした．同一条件下で二回撮像を

行い，それぞれの投影データを用いて高分解能，低分解能な投影データを作成した．投影

データ作成の際には，検出器数を 128で一定とし，それぞれの割合に応じて投影データを間

引き，投影データを作成した．

5.2 結果

図 5.3-5.12に手法を適用した時の再構成画像を示す．また，中心付近に配置したアクリル

ファントムと空気との境界で，各条件において五箇所でラインプロファイルを取得し，4.3

節に示す半値幅の平均値を計算した．結果を表 5.1，5.2に示す．

(a) (b) (c)

図 5.3: 物体なし，外挿法:(a)ROI1/2，(b)ROI1/4，(c)ROI1/8

(a) (b) (c)

図 5.4: 物体なし，差分法:(a)ROI1/2，(b)ROI1/4，(c)ROI1/8
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(a) (b) (c)

図 5.5: 小さい物体，外挿法:(a)ROI1/2，(b)ROI1/4，(c)ROI1/8

(a) (b) (c)

図 5.6: 小さい物体，差分法:(a)ROI1/2，(b)ROI1/4，(c)ROI1/8

(a) (b) (c)

図 5.7: 大きい物体・少，外挿法:(a)ROI1/2，(b)ROI1/4，(c)ROI1/8

(a) (b) (c)

図 5.8: 大きい物体・少，差分法:(a)ROI1/2，(b)ROI1/4，(c)ROI1/8
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(a) (b) (c)

図 5.9: 大きい物体・中，外挿法:(a)ROI1/2，(b)ROI1/4，(c)ROI1/8

(a) (b) (c)

図 5.10: 大きい物体・中，差分法:(a)ROI1/2，(b)ROI1/4，(c)ROI1/8

(a) (b) (c)

図 5.11: 大きい物体・多，外挿法:(a)ROI1/2，(b)ROI1/4，(c)ROI1/8

(a) (b) (c)

図 5.12: 大きい物体・多，差分法:(a)ROI1/2，(b)ROI1/4，(c)ROI1/8
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表 5.1: 外挿法での半値幅
ROI1/2 [mm] ROI1/4 [mm] ROI1/8 [mm]

物体なし 0.89 2.05 1.84
小さい物体 1.24 1.50 1.95

大きい物体・少 1.07 1.75 0.21
大きい物体・中 1.10 2.37 2.17
大きい物体・多 1.79 3.22 2.98

表 5.2: 差分法での半値幅
ROI1/2 [mm] ROI1/4 [mm] ROI1/8 [mm]

物体なし 0.72 2.53 0.71
小さい物体 0.62 2.61 2.33

大きい物体・少 0.83 1.77 2.22
大きい物体・中 1.65 1.87 1.77
大きい物体・多 0.93 1.14 2.54

5.3 考察

図 5.13に，FOV全域をの高分解能な投影データによる再構成画像を示す．

(a) (b) (c)

(d) (e)

図 5.13: FOV全領域高分解能な再構成画像:(a)物体なし，(b)小さい物体，(c)大きい物体・
少，(d)大きい物体・中，(e)大きい物体・多
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図 5.14-5.18に高分解能な局所投影データのみによる再構成画像を示す．

(a) (b) (c)

図 5.14: 物体なし，局所投影データ:(a)ROI1/2，(b)ROI1/4，(c)ROI1/8

(a) (b) (c)

図 5.15: 小さい物体，局所投影データ:(a)ROI1/2，(b)ROI1/4，(c)ROI1/8

(a) (b) (c)

図 5.16: 大きい物体・少，局所投影データ:(a)ROI1/2，(b)ROI1/4，(c)ROI1/8

(a) (b) (c)

図 5.17: 大きい物体・中，局所投影データ:(a)ROI1/2，(b)ROI1/4，(c)ROI1/8
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(a) (b) (c)

図 5.18: 大きい物体・多，局所投影データ:(a)ROI1/2，(b)ROI1/4，(c)ROI1/8

ROIを 1/8に設定した時，図 5.11(c)と図 5.18(c)を比較すると，提案手法によりROI境

界付近でX線吸収係数が大きな値を出力する現象が消滅していることが確認できる．低分

解能ではあるが，ROI外部のX線吸収係数分布を用いることで，ROIを計測対象の 1/8に

設定しても，提案手法を用いることで ROI境界付近で発生するリング状のアーティファク

トのない再構成が可能となったといえる．

図 5.3-5.12から，外挿法では，ROIが 1/2から 1/8までどの条件でも，2mmの穴を再構

成できているが，各穴同士の 2mmの間隙が，ROIを 1/8とすることで，検出できているこ

とがわかる．したがって，ROIを小さくすることで空間分解能が向上したといえる．また，

ROI外部条件を変化させても，再構成画像に大きな影響は無いことが確認された．しかし差

分法では，ROIを小さくしていくにつれ，アクリル板と空気の領域でのコントラストが悪く

なる傾向が顕著で，ROIを 1/8にすると，境界部分の判断が困難なっており，ROI外部の

物体領域が大きくなると，物体境界付近でのコントラストが悪くなることが確認される．空

気のみの撮像を行った場合でも，同心円状のアーティファクトが多数発生し，差分法では，

低分解能な再構成画像を作成した時点で，このアーティファクトが混入するため，ROI外部

のX線吸収係数分布において，真値との誤差が大きくなることが原因だと考えられる．

また，表 5.1，5.2から，ROIを 1/8にした時の，サイノグラムのピクセルサイズが 0.43mm

であることを考えると，ROIが 1/2，1/4での半値幅の値は，極度に小さいと考えられる．

ラインプロファイルを取得する際に，空気のみの撮像でも発生するアーティファクトなどの

影響で，シグモイド関数による回帰曲線の導出が適切に行われなかったと考えられる．した

がって，空気のみの場合でも出現するアーティファクトを考慮した状態で，提案手法を適用

することで，定量的な評価が可能になると考えられる．
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第6章 おわりに

本研究では，被写体全域の低分解能投影データ，ROIのみを視野サイズとした高分解能な

投影データを統合することで，局所的に高分解能な画像を再構成する手法を提案した．統合

の際には，ピクセルサイズを等しくした低分解能な投影データを，高分解能な投影データの

外側に挿入することで，空間分解能が向上し，局所投影データのみによる再構成画像と比較

して画質の大きな改善が可能となり，アーティファクトの影響を受けにくいことが示された．

局所投影データからROI外部で減衰されたX線量を除去した差分投影データを用いる手法

では，局所投影データのみによる再構成画像と比較して画質の改善が確認できたが，アー

ティファクトの影響を受けやすいことが示された．また，空間分解能についての評価を行っ

たところ，被写体全域の高空間分解能な投影データを用いた再構成画像と比較して，同等の

空間分解能を有する再構成画像が取得可能であることが確認できた．

本研究によって，現在のX線CT装置よりも，十倍以上の高空間分解能な再構成画像が取

得可能となり，すい臓がん等の早期発見が必要な病変部位の診断を，完治可能な初期段階で

発見することが期待できる．また，材料科学の分野において，マイクロX線CTでは，測定

対象を直径 1mm程度まで加工しなればならなかったため，強度の問題から歪みを与えての

撮像を行うことが不可能であったが，十分な強度を有する大きさの測定対象への適用が可能

となり，提案手法によって，新たな知見を取得できる可能性が大きく広がったと考えられる．
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