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ディジタル時代の画質と線量：低線量 CT と画質  
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はじめに  

X 線 CT は、空間分解能の高さ・臨床における汎用性から現代の画像診断

を支えているといっても過言ではない。しかし、CT は X 線を取り扱うことによる

被曝線量の問題があり、X 線量を如何に低減するかが重要である。一般的に、

X 線量と CT の画質はトレードオフの関係にあり、画像は X 線量の低減にと

もなって、ノイズやアーチファクトなどが増加する (1)。CT における被

曝線量低減は、ALARA(as low as reasonably achievable)の原則に示されて

いるごとく、診断に必要な画質を担保した上で X 線量を可能な限り低減する、

つまり X 線量を如何に最適化するかが重要である。Sodickson(2)らは 22 年間

で 31463 人の CT を受診した患者のコホート調査を行っている。その報告で

CT 検査が 5 回を超える場合が 33%の 10383 人、38 回を超える場合が 1%の

315 人であり、中には 120 回を超えるケースもあったと報告している。繰り返し

CT 検査を行う上でも可能な限り X 線量を低減し撮像をおこなう低線量 CT は

必要不可欠となっている。“低線量 CT”というキーワードは現在だけの問題で

はなく、例えば 1981 年には骨ミネラル CT（QCT）での低線量 CT(3)、1984 年

には骨盤計測に関する低線量 CT(4)、1990 年には肺野の低線量 CT など

(5) 、さまざまな領域で報告がおこなわれている。低線量 CT への取り組みは、

いつの時代も議論の対象となっている。 

今回は、低線量で増加する画像ノイズ、X 線量低減の有効策である低管

電圧 CT と逐次近似画像再構成法について概説する。 

 

画像ノイズ  (image noise) 

画像ノイズの表現方法として最もシンプルな定義は均一な水などの

物質をスキャンし、関心領域（ROI）を設定し、CT 値（HU）の標準

偏差として表示すものである。このノイズは一般的にさまざまなスキ

ャンパラメータの影響を受ける。代表的なものとしては１）管電圧

（kV）、２）管電流・時間値（mAs）、３）再構成スライス厚、４）再

構成関数（カーネル）、５）ヘリカルピッチ、６）ヘリカル補間アルゴ

リズム などである (6)。例えば、スキャンの際に他のパラメータが一

定であり、管電流・時間値のみが変化する場合、画像ノイズと管電流・
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時間値は以下のような関係がある (6)。  

 Noise ∝
√

                (1) 

すなわち、管電流・時間値とノイズは反比例の関係にあり、管電流・

時間値が 2 倍増加するとノイズは 29%低減し、逆に管電流・時間値が

1/2 に低下すると 41%増加する。Fig. 1 は 65 mAs と 32 mAs でスキ

ャンした Catphan 画像を示す。画像ノイズを測定すると 65mAs では

12.23 HU、32 mAs では 17.54 HU となる。画像ノイズの増加量は 1.43

倍となり理論値の 1.414 倍とほぼ同じである。  

次に、再構成スライス厚のみが変化した場合、画像ノイズと再構成

スライス厚は以下のような関係がある (6)。  

   Noise ∝
√ 	

               (2) 

再構成スライス厚が変化した場合も mAs と同様で再構成スライス厚

が 1/2 薄くなると、画像ノイズ値は 1.41 倍増加する。Fig. 2 は再構成

スライス厚を 5.0 mm と 0.625 mm での画像ノイズの比較を示す。画

像ノイズの測定値は 5.0 mm の場合が 17.57 HU であり 0.625 mm の

場合が 46.27 HU であった。画像ノイズの増加量は 2.64 倍となり、理

想的な場合の 2.83 倍とほぼ同じである。CT の撮像においては薄いス

ライス厚や管電流・時間値を増加させることもあり、ノイズとの関係

を把握することは画質を決定するためにも重要である。  

 

低管電圧 CT (low tube voltage CT) 

低管電圧 CT とは通常の管電圧 120 kV に比べて低い管電圧を設定

し CT スキャンをおこなうことである。低管電圧を使用することでヨ

ードのエンハンス効果は水などと比べて増加する (7)。これはヨードの

線減弱係数（μ）が水などと比較して増加するためである。ヨードの

原子番号は (Z=53)であり水の実効原子番号（Z=7.42）と比較すると非

常に高く CT 画像を形成する上で光電効果が支配的である。光電効果

は入射物質の原子番号が高いほど、X 線光子エネルギーが低いほど光

電効果の確率は高くなる。そのために、管電圧を低く設定することで

光電効果の寄与する割合が増加する。一方、水の場合は原子番号が低

いために CT で使用する管電圧領域ではコンプトン効果が支配的であ

る。このような減弱係数の差が CT 値へ影響を与えることになる (8)。

また、CT 値の定義式は  
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   CT	number	 HU 	 	 1000	           (3) 

 

であり、CT 値はわずかな減弱係数の違いをスケールアップさせる。上

記理由によって、水の減弱係数に対して組織の減弱係数から水の減弱

係数を引いた値が 0.05 となるだけで CT 値に換算すると 50 HU も変

化することになる。Fig. 3 は造影剤を用いない CT において低管電圧

（90 kV）と標準管電圧（120 kV）での、各生体内の CT 値を比較し

たものである (9)。このグラフを見ると筋肉や肝臓、腎臓、膵臓などの

軟部組織は、水と同様にコンプトン効果が支配的である。そのために、

管電圧を低く設定しても CT 値は肝臓で 1.9 HU、 腎臓で 2.0 HU、腎

臓で 0.5 HU、筋肉で 2.5 HU と、ほぼ同等か若干の増加を認めるのみ

である。しかし骨の場合は低管電圧を使用することで標準管電圧に比

べて CT 値が 54.7HU と増加している。次に、造影剤を使用した場合、

ヨードのエンハンス効果は早期の動脈相で大動脈が 133.3 HU、膵臓で

35.9 HU、脾臓で 32.1 HU と報告されている。このエンハンス効果は

造影剤の投与法などでも変化するが、造影剤を用いることで造影前に

比べると有意に CT 値が増加していることが伺える。  

 低管電圧を使用した場合、標準管電圧と低管電圧では生体内での中

心、および表面での X 線量が異なってくる (10)。Fig. 4 および Fig.5

のグラフはファントム中心および周辺の X 線量を測定したものである。

まず Fig. 4 はファントム中心での X 線量を示している。例えば 300 

mAs で比較すると標準管電圧と低管電圧では標準管電圧の方が 2.3 倍、

X 線量が増加している。Fig. 5 でも同様に中心線量ほど高くはないが

300mAs で 1.86 倍、X 線量が増加している。次に、中心線量が同じ管

電流・時間値を見ると、例えば 120 kV が 200 mAs のとき 9.53 mGy で

あり、90 kV が 450mAs で 9.49 mGy となる。これら 120 kV-200 mAs、

90 kV-450 mAs で Fig. 5 の周辺での X 線量を比較すると、120 kV-200 

mAs で 18.17 mGy、90 kV-450 mAs で 22.03 mGy となり 90 kV の方

が中心線量一定の場合、周辺線量は増加する。以上のことをまとめる

と一般的に両者の実効エネルギーの差で比率は異なるが (1)管電

流・時間値（mAs）が一定で管電圧を標準管電圧から低管電圧へ単純

に変更すると X 線量低減となる。(2)中心の X 線量を標準管電圧と低管

電圧で揃えた場合、低管電圧では周辺の X 線量が増加傾向となる。  

臨床の低管電圧 CT では X 線量の低減効果と画質のバランス、体格
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などの患者因子などから管電流・時間値を決定している。CT のスキャ

ンパラメータを決定する際、管電圧のみの低減では X 線量の低減効果

が大きいために、低管電圧を使用した場合では管電流を増加して調整

をおこなう。Fig. 6 は横軸に患者体重、縦軸に管電流・時間値をとり、

管電圧を 80 kV から 140 kV での管電流・時間値の変化を示したグラ

フである (11)。グラフは 70 kg の患者で 120 kV、200 mAs での検出器

へのエネルギーフルエンスが一定になるスキャン条件を提示している。

例えば比較的体重の軽い 50 kg では 420 mAs@80 kV、190 mAs@100 

kV、91 mAs@120 kV、57 mAs@140 kV となり、管電流・時間値は最

大でも 80 kV の 420mAs 程度でスキャンが可能である。一方、比較的

体重の重い 100 kg の場合は 3600 mAs@80 kV、1400 mAs@100 kV、

620 mAs@120 kV、370 mAs@140 kV となり、80 kV でのスキャンは

3600 mAs もの高管電流・時間値が必要となり、スキャンは実際不可

能である。つまり高体重の患者では画質を補うための管電流・時間値

の上限値を考慮して設定する必要がある。Marin (12)らは腹部の臨床

研究において標準管電圧と低管電圧の検討をおこなっている。この場

合の患者体重は平均で 87kg (42-125kg) であり、著者らは、低管電圧

CT は腫瘍と肝臓の CNR（ contrast-to-noise ratio）を大幅に改善し有

効な手段であると述べているが、高体重の患者に対して画質が乏しく

なることも指摘している。Schindera (13) らも肝腫瘍の検出を目的と

してファントムを用いて、管電圧を 80, 100, 120, 140 kV と変化させ

検討をおこない、体重と撮像条件の問題を同様に指摘している。国内

では一般的に平均体重が 60 kg 前後と欧米と比べると軽いために、ほ

とんどの患者で適応可能である。Nakaura(14) らの腹部の臨床研究の

検討では、患者体重の集団が平均 53.6 kg (39kg-70kg)であり、低管電

圧を使用し標準管電圧に比べて線量低減ならびに画質改善が得られる

と報告している。Nakayama(9) らの報告でも患者平均体重は約 58 kg

とし、一部の高体重の患者を除き低管電圧 CT は有効な手段であると

結論づけている。  

特にノイズの増加が懸念される心臓などの部位や高体重の患者には

中間的な 100 kV の使用も X 線量低減ならびに画質改善から有効と考

える (15-17)。Fig. 7 は心臓 CT における平均実効線量を各スキャンテ

クニックで表示したものである (18)。中間的な管電圧 100 kV を使用し

たプロスペクティブ ECG ゲート法で 1.5 mSv、100 kV を使用したハ

イピッチモードで 1.0 mSv となっており、管電流変調を用いないレト
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ロスペクティブ ECG ゲート法の 15 mSv と比較して画質を維持した状

態で被曝低減が可能となっている。  

低管電圧 CT では標準管電圧の 120kV でも各装置メーカで実効エ

ネルギーが異なることに注意しなければならない。日本工業規格（JIS）

では管電圧はピーク値を kV で表示すると定義してあり、実効値では

ない。例えば GE 社の Light Speed VCT だと 80 kV で 43.7 keV に対

して 120 kV または 140 kV の範囲は 56.8keV から 61.5keV などと報

告されている  (13)。A 社の 100 kV と B 社の 120 kV の実効エネルギ

ーを比較するとほぼ同じや、C 社の 120 kV と D 社の 140 kV が同じな

ど想定される話である。そのために標準管電圧の実効エネルギーが相

対的に低い場合から低管電圧 CT へ変更するとノイズの増加が顕著と

なり画質の劣化を招き、画質改善へ寄与しない可能性もある。  

 

逐次近似画像再構成法（ iterative reconstruction）  

X 線量を低減するための技術としては、上述した低管電圧撮像や

3 次元方向の管電流変調技術（自動 X 線曝射制御）、量子ノイズ低減フ

ィルタ、検出器・回路系の改良、ヘリカルスキャン端の無効 X 線の遮

蔽、テーブル移動による関心領域のセンタリング  などが挙げられる。

最近 X 線量を低減するための技術として、特に注目されているのが逐

次近似画像再構成法である (19-21)。現在検討が進められている逐次近

似画像再構成法は統計学的 (statistical)なアプローチであり、解を一度

に求めるものではなく、繰り返し手法で求めるものである。一方、現

在主流のフィルタ補正逆投影法は解析的 (analytical)なアプローチで

ある。これは、投影データ（raw data）上で逆投影処理時のボケを補

正した後、一度に逆投影処理で解である再構成画像を求めるものであ

る。Table 1 に逐次近似画像再構成法と現在使用されているフィルタ補

正逆投影法（FBP）の利点・欠点を記す。まず、現在主流のフィルタ

補正逆投影法は逐次近似画像再構成法と比べて特別な装置を必要とせ

ず画像再構成が可能であり、再構成時間も短い。一方で、フィルタ補

正逆投影法で作成される再構成画像上のノイズは投影データ上のノイ

ズに比例するために X 線量の低下に伴い画像ノイズが増加する。この

フィルタ補正逆投影法での欠点を補うために、統計学的な逐次近似再

構成法が開発されている。実は逐次近似再構成法はフィルタ補正逆投

影法に置き換わる初期の CT 装置に代数的再構成法 (ART)として導入

もされていた。そのような理由から、論文などではサブタイトルに old 
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idea and new technology などと書かれたものもある (19)。  

画像ノイズ低減に関して、例えばシーメンス社の逐次近似法

(SAFIRE: sinogram-affirmed iterative reconstruction) では心臓 CT

での検討がおこなわれ、フィルタ補正逆投影法に比べて 50%、X 線量

を低減したとしても診断能を損なうことなく画像ノイズを低減できる

と述べてある (22)。われわれはフィリップス社の逐次近似法（ iDose4）

と低管電圧を組み合わせて心臓 CT での適応を検討している (20)。目的

は低管電圧 CT によるコントラスト改善とそれに伴って増加する画像

ノイズを低減することである。標準管電圧に対して低管電圧を使用し

X 線の低減率を 61.8%低減した画像と 76.2%低減した画像を表示した

(Fig. 8)。まずフィルタ補正逆投影法では X 線量の低下に伴いノイズ、

アーチファクトともに増加し中心の模擬腫瘤が検出困難となっている。

一方、 iDose を用いた場合では X 線量の低下に伴って生じるノイズお

よびアーチファクトを抑えることが可能となっている。そのために模

擬腫瘤の検出能も X 線量を 76.2%低減した場合でも可能となっている。

Fig. 9 に実際の臨床画像を示す。画像は低管電圧 CT でのフィルタ補

正逆投影法と iDose との比較であり、両者とも X 線量を 120 kV で撮

像される条件の 65%低減している。FBP ではノイズおよびアーチファ

クトの影響により画質の劣化が著しい。しかし iDose を用いることで

画質の改善が実現できている。  

逐次近似画像再構成法の欠点は現時点ではコンピュータのパワー

が足りず画像再構成時間が長くなることである。そのために、CT で用

いられているほとんどの逐次近似画像再構成法は、核医学検査で用い

られる逐次近似法とは異なる手法であることに注意しなければならな

い。CT ではレイ数や画素数などが核医学の場合よりも、かなり膨大と

なり、同様な計算を行った場合では画像再構成の計算時間が相当掛か

るためである。CT で用いられる画像再構成手法はフィルタ補正逆投影

法をベースとして、投影データ上で統計学的な確率を考慮してポアソ

ン分布に起因するノイズ（ポアソンノイズ）を繰り返し低減するもの

である。これは画像再構成時間を可能な限り短縮させる狙いもある。

シーメンス社の逐次近似法 SAFIRE は計算時間が約 20 枚 /秒で、フィ

ルタ補正逆投影法は 40 枚 /秒の半分程度であると述べてある (22)。ま

た、フィリップス社の iDose を用いた場合では約 20 枚 /秒であり、1851

枚の画像再構成に 93 秒、667 枚の画像再構成に 35 秒掛かると報告さ

れている (23)。  
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各社、逐次近似画像再構成法の開発は目覚ましいものであり、も

し、コンピュータパワーなどの技術的制限か解除された場合は新たな

画像再構成法による大幅な X 線量低減が期待できるであろう。  

 

おわりに  

低線量 CT と画質に関して画像ノイズの問題、低管電圧 CT、逐次近

似画像再構成法について概説した。低線量 CT は X 線量低減の目的は

当然であるが、前提として診断能の維持が挙げられる。今回取り上げ

た低管電圧 CT や逐次近似画像再構成法などの技術を活用し、X 線量

と画質のバランスを図りながら低線量 CT を執り行うことが重要であ

る。  
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Figure legends 

 

Figure 1: Catphan phantom images acquired on the same scanner with all 

technical factors the same expect the tube current-time product (mAs) 

value: (a) 65 mAs (b) 32 mAs of 50% reduction. When the mAs setting is 

reduced by a factor of 2, the image noise ideally increases by a factor of 

1.414 (41%).  

 

Figure 2: Catphan phantom images acquired on the same scanner with all 

technical factors the same expect different slice thickness (mm) : (a) 5.0 

mm (b) 0.625 mm. When the slice thickness is reduced by a factor of 8, the 

image noise ideally increases by a factor of 2.828.  

 

Figure 3: Mean CT numbers of tissues at 90 and 120 kV 

Change in CT number from 120 to 90 kV was 1.9, 2.0, 0.5, 2.5, and 54.7 HU 

corresponding to liver, kidney, pancreas, muscle, and vertebra, respectively. 

 

Figure 4: Radiation Dose in the Center of the Phantom (mGy): 

Comparison of low tube voltage at 90 kV and standard tube voltage at 120 

kV  

 

Figure 5: Radiation Dose in the Periphery of the Phantom (mGy): 

Comparison of low tube voltage at 90 kV and standard tube voltage at 120 

kV  

 

Figure 6: Tube current time-product values as a function of patient weight 

and X-ray tube potential  

 

Figure 7: Bar graph illustrating the average effective radiation doses of 

cardiac CT applying the various radiation dose reducing algorithms 

 

Figure 8: Comparison of image artifact and nodule detectability between 

FBP and iDose algorithm obtained at 80 kV  

 

Figure 9: Cardiac CT with FBP and iDose algorithm at 80 kV: 65% dose 



12 
 

reduction compared to radiation dose acquired at 120 kV 

The left image is ECG gated cardiac image using 80 kV technique and a 

standard FBP algorithm with a coronary standard (CB) kernel.  The center 

of the imaging window was set at 75% of the R-R interval.  The right 

image is a reconstructed image with the iDose algorithm and the CB kernel.  

 



12
0 

kV
, 6

5 
m

A
s

5.
0 

m
m

 s
li

ce
 th

ic
kn

es
s

S
D

: 1
2.

23
 H

U
(a

)

12
0 

kV
, 3

2 
m

A
s

5.
0 

m
m

 s
li

ce
 th

ic
kn

es
s

S
D

: 1
7.

54
 H

U
(b

)

F
ig

. 1



(b
)

(a
)

12
0 

kV
, 5

0 
m

A
s

0.
62

5 
m

m
 s

li
ce

 th
ic

kn
es

s
S

D
: 4

6.
27

 H
U

12
0 

kV
, 5

0 
m

A
s

5.
0 

m
m

 s
li

ce
 th

ic
kn

es
s

S
D

: 1
7.

57
 H

U

F
ig

. 2



05010
0

15
0

20
0

25
0

30
0

L
iv

er
K

id
ne

y
P

an
cr

ea
s

M
us

cl
e

V
er

te
br

a

90
 k

V

12
0 

kV

1.
9 

H
U

2.
0 

H
U

0.
5 

H
U

2.
5 

H
U

54
.7

 H
U

F
ig

. 3

M
od

if
ie

d 
fr

om
 o

ri
gi

na
l v

er
si

on
 p

ub
li

sh
ed

 in
 R

ad
io

lo
gy

; N
ak

ay
am

a 
Y

; 2
00

5;
 2

37
; 9

45
-9

51
.

Mean CT number (HU)



0510152025

10
0

15
0

20
0

25
0

30
0

35
0

40
0

45
0

50
0

56
0

90
 k

V

12
0 

kV

T
ub

e 
C

ur
re

nt
–T

im
e 

P
ro

du
ct

 (
m

A
s)

Radiation dose (mGy)

F
ig

. 4

M
od

if
ie

d 
fr

om
 o

ri
gi

na
l v

er
si

on
 p

ub
li

sh
ed

 in
 R

ad
io

lo
gy

; F
un

am
a 

Y
; 2

00
5;

 2
37

; 9
05

-9
10

.



01020304050

10
0

15
0

20
0

25
0

30
0

35
0

40
0

45
0

50
0

56
0

T
ub

e 
C

ur
re

nt
–T

im
e 

P
ro

du
ct

 (
m

A
s)

Radiation dose (mGy)

90
 k

V

12
0 

kV

F
ig

. 5

M
od

if
ie

d 
fr

om
 o

ri
gi

na
l v

er
si

on
 p

ub
li

sh
ed

 in
 R

ad
io

lo
gy

; F
un

am
a 

Y
; 2

00
5;

 2
37

; 9
05

-9
10

.



0

10
00

20
00

30
00

40
00

50
00

0
20

40
60

80
10

0
12

0
14

0

010
0

20
0

30
0

40
0

50
0

60
0

70
0 10

20
30

40
50

60

Tube current-time product (mAs)

P
at

ie
nt

 m
as

s 
(k

g)

E
xp

an
de

d 
x-

y 
ax

is
80

 k
V 10

0 
kV 12

0 
kV 14

0 
kV

80
 k

V

10
0 

kV

12
0 

kV

14
0 

kV

F
ig

. 6
M

od
if

ie
d 

fr
om

 o
ri

gi
na

l v
er

si
on

 p
ub

li
sh

ed
 in

 R
ad

io
lo

gy
; H

ud
a 

W
; 2

00
0;

 2
17

; 4
30

-4
35

.



F
ig

. 7

A
lk

ad
hi

H
 e

t a
l.;

 E
ur

R
ad

io
l2

01
1;

 2
1:

50
5-

50
9.



12
0 

kV
  9

00
 e

ff
. m

A
s 

80
 k

V
 1

12
0 

ef
f.

 m
A

s

61
.8

%

80
 k

V
 7

00
 e

ff
. m

A
s

76
.2

%
D

os
e 

re
du

ct
io

n 
ra

te
  p

er
 th

e 
ra

di
at

io
n 

do
se

 a
t 1

20
 k

V
 (

%
)

E
ff

ec
ti

ve
 m

A
s

F
B

P

iD
os

e

F
ig

. 8

M
od

if
ie

d 
fr

om
 o

ri
gi

na
l v

er
si

on
 p

ub
li

sh
ed

 in
 J

C
A

T
; F

un
am

a 
Y

; 2
01

1;
 3

5;
 4

80
-4

85
.



F
B

P
iD

os
e

F
ig

. 9



Table 1 Pros and cons of filtered back projection (FBP) and iterative reconstruction (IR) technology 

フィルタ補正逆投影法 逐次近似法

利点 再構成時間が短い 画像ノイズの低減が可能
特別な装置を必要としない スキャン時の線量を低減可能

コーンビームアーチファクトを低減可能
散乱線の影響や検出器の特性などを考慮し画質改善可

欠点 画像ノイズが多い 計算速度の速いコンピュータ処理装置が必要 
コーンビームアーチファクトを生じやすい
ストリークアーチファクトやビームハードニングの問題
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