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要旨 

[目的] 核医学領域では二次元もしくは三次元の放射性医薬品の生体内分布画像(核医学画像)から算

出された定量値を用いて，良悪性鑑別や治療効果判定が行われている．これらの核医学画像は，検

査装置固有の部分容積効果，測定時における再現性の欠如および被検者の体動により，測定値の安

定性が保てなくなり，結果として定量値の信頼性が低下する．  
18F-fluorodeoxy glucose (18FDG) Positron emission tomography (PET) 検査では，被検者の呼吸移動によ

る画質劣化が問題点となっている．この問題を解決すべく，データ駆動型呼吸ゲーティング (Data-

driven respiratory gating ; DDG) が開発され，商用化された．DDGは，安定した呼気相に合わせる方

法であるが，PET画像とミスマッチした自由呼吸下での Computed tomography (CT) 減弱補正によ

り，定量値の安定性が劣化するという問題がある． 

N-Isopropyl-p-iodoamphetamine (123I-IMP) を用いた脳血流 Single photon emission computed tomography 

(SPECT) 検査における脳血流定量法では採血が必要であり，かつ定量精度に限界があることが問題

点であった．我々の研究室では非侵襲的脳血流定量法 Simple microsphere (SIMS) 法を開発した．本

手法は，入力関数算出における関心領域の設定が手動であったため，術者によるばらつきを生じさ

せることが問題であった． 
111In-pentetreotideを用いたソマトスタチン受容体シンチグラフィ (Somatostatin receptor scintigraphy; 

SRS) は，絶対的な定量法がないため視覚的な指標である Krenning scoreが使用されてきた．

Krenning scoreは簡便な評価方法であるが，評価が主観的であることが問題点であった． 

したがって，これらの問題点を個別に解決することができれば，これらの定量法の精度は飛躍的に

改善できると考えられる． 

本研究の目的は，18FDG PET検査，脳血流 SPECT検査，SRSにおける定量値算出の問題点を克服

する安定した補正法を開発することである． 

[方法] 18FDG PET検査では，サイズの異なる球体を含んだ NEMA IEC Bodyファントムのバックグラ

ウンド領域にポリスチレン性発泡ビーズを満たすことによって，肺病変を模擬した．PET 収集は，

ファントムを頭尾方向に動かした自由呼吸と静止状態で行った．CT 撮影は，停止した状態の吸気

相，中間相，呼気相の 3 パターンで撮影し，CT減弱補正に使用した．それぞれの CT減弱補正を適

用した DDG-PET画像において，Normalized mean square error (NMSE) ，リカバリ係数 (Recovery 

coefficient ; RC) および体積を求め，ミスマッチによる CT減弱補正の影響を明らかにした． 
123I-IMP脳血流 SPECT検査では，SIMS法 全自動入力関数決定プログラムを数学的・統計学的理

論に基づいて作成した．作成したプログラムは，肺動脈ならびに肺への Region of interested (ROI) を

自動的に設定可能とした．プログラムが設定した肺動脈 ROIならびに肺 ROIは，3 名の研究スタッ

フにて設置したヒストグラム法 ROIとの位置の比較を行い，整合性を明らかにした．また自動 ROI

から得られた肺のクリアランスWashout ratio (WR) ，入力関数および局所脳血流値(Regional cerebral 

blood flow ; rCBF) を従来法と比較し，自動法の精度を明らかにした． 
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111In-pentetreotide検査では，111Inの２つエネルギーピーク(171, 245 keV) を選別し，かつそれぞれ

のエネルギーにおける部分容積効果を補正する定量法を開発した．ファントム実験にて測定された

部分容積効果を示す指標 RCを算出し，それを集積量に対して除算することで部分容積効果を補正

した新たな定量値 (Indium uptake index ; IUI) を算出した．開発した IUIを用いて臨床症例における

Krenning scoreとの関係性を明らかにした． 

[結果] 18FDG PET検査では，呼気 CT 撮像を用いた PET画像で NMSEは，0に最も近い結果となっ

た．また RCmaxは，呼気 CT 撮像を用いた PET画像のみ 1.0を下回り，対して RCmeanでは，3 パター

ンの画像の中で，呼気 CT 撮像を用いた PET画像の RCmeanが最も 1.0に近い値を示した．PET画像

と CT画像の位置ずれが大きくなる場合，球体サイズにしたがって体積が小さい場合は過小評価と

なり，体積が増加するにしたがって過大評価となった． 
123I-IMP脳血流 SPECT検査における全自動入力関数決定プログラムを用いた自動 ROIとヒストグ

ラム法 ROIによる入力関数はほぼ同等であった．また，自動 ROIより算出された入力関数と手動

ROIより入力関数の間には，良好な相関が認められた (r = 0.96, p < 0.01) ． 
111In-pentetreotide検査におけるファントム実験での直径 17 mmの集積の IUIは，実際の IUIと比較

し，171 keVで 3.1%の過大評価，245 keVで 0.5%の過小評価であった．また臨床症例において，IUI

と Krenningスコアの関係は sumで rs = 0.805 (p < 0.005) , 171 keVで rs = 0.77 (p < 0.005) , 245 keVで

rs = 0.84 (p < 0.005)  であった． 

[結論] 18FDG PET検査，脳血流 SPECT検査およびソマトスタチン受容体シンチグラフィにおける定

量値算出の問題点を克服する安定した補正法を開発した． 
18FDG PET検査で DDGを使用する場合，呼気での CT 撮像を推奨し，吸気での CT 撮像は推奨され

ない．また 123I-IMP脳血流定量法 SIMSにおける全自動入力関数決定プログラムにより，解析に要

する時間は，従来の 20～30分に対して 1～2分程度であり，核医学検査のスループット向上に貢献

する技術である．111In-pentetreotide SRSにおいて，171 keVの個々のエネルギーピークに対して RC

ベースの PVE補正を用いた新しい定量法を開発した．本法は 20 mm 以下の集積でも定量精度が高

く，Krenning scoreと良好な関係を示したことから，IUIの臨床的有用性が示された． 

これら 3 種類の核医学定量のための補正法に関する知見および成果を応用することで，他の核

医定量検査にも応用できる可能性が非常に高く，これまでの核医学定量の再現性ならびに精度向上

に大きく貢献するものと考えられた． 
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略語一覧 

RI : Radioisotope 

SPECT : Single photon emission computed tomography 

PET : Positron emission tomography 
18FDG : 18F-fluorodeoxyglucose 
123I-IMP : N-Isopropyl-p-iodoamphetamine 

SRS : Somatostatin receptor scintigraphy 

SUV : Standardized uptake value 

DDG : Data-driven respiratory gating 

CT : computed tomography 

rCBF : Regional cerebral blood flow 

SIMS : Simple microsphere 

NEN : Neuroendocrine neoplasm 
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SHR : Super high resolution 

HR : High resolution 
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LOR : Line of Response 

FBP : Filtered back projection 

ML-EM : Maximum likelihood expectation maximization 

OSEM : Ordered subset expectation maximization 

BPL : Bayesian penalized likelihood 

MAP-EM : Maximum a posterior-EM 

RDP : Relative difference penalty 

CTAC : CT attenuation correction 

DEW : Dual energy window 

TEW : Triple energy window 

SSS : Single Scatter Simuration 

PSF : Point spread function 

GLUT : Glucose transporter 
18FDG-6-P : 18FDG-6-phosphorus 

G6Pase : Glucose 6-phosphatase 

RPM : Real-time position management 

TAC : Time activity curve 

COM : The center of mass 

SAM : Spectral analysis method  

PCA : Principal component analysis 

LE : Laplacian Eigenmaps 

SRF : Sinogram region fluctuation 
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AMF : Advanced Motionfree 

AEC : Auto exposure control 

TOF : Time of flight 

NMSE : Normalized mean square error 

VOI : Volume of interested 
99mTc-ECD : 99mTc-ethyl cysteinate dimer 
99mTc-HMPAO : 99mTc-hexamethylpropyleneamine oxime 

ARG : Auto radiography 

MS : Microsphere 

AUC : Area under the curve 

IBUR : Improved brain uptake ratio 

LEHR : Low energy high resolution 

3DSRT : Three-dimensional stereotaxic ROI template 

PA : Pulmonary artery 

WR : Washout ratio 

NET : Neuroendocrine tumor 

NEC : Neuroendocrine carcinoma 

PRRT : Peptide receptor radionuclide therapy 

PVE : Partial volume effect 

RC : Recovery coefficient 

LMEGP : Low middle energy general purpose 

DRIP : Daemon research image processor 

CCF : Cross calibration factor 

SUVpeak : The peak of standardized uptake value 

IUI : Indium uptake index 

MEGP : ME general purpose 
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第1章 序論 

 

 
核医学検査は，放射性同位元素 (Radioisotope ; RI) で標識した薬剤を利用し，その薬剤から放

出される放射線を計測することによって，生体内または試験管内での薬剤挙動を画像描出および画

像の計数値を解析し，形態学的および生理機能を評価することによって病態の判断を行う検査方法

である． 

核医学検査には，In-vitroと In-vivoの 2 種類の方法がある[1]．In-vitro検査は, 被検者の血液や

尿に含まれるホルモン，ウイルス，および抗体等を試験管またはトレイ内で定量的，定性的に分析

を実施する検査である[2]．In-vivo検査は，生体構成物質あるいは類似物質などに RIを標識した薬

剤を，被検者に投与することで薬剤の代謝等による分布を画像化する検査である[3]．この検査は，

単一光子放出核種であれば，ガンマカメラで 2次元的に，もしくは Single emission computed 

tomography (SPECT) を用いた 3次元的に画像化を行い，陽電子放出核種であれば Positron emission 

tomography (PET) 装置を用いた画像化を行うことで薬剤の集積分布を客観的に取得することが可能

である[3]． 

近年，核医学検査で使用する装置や画像処理の飛躍的進歩によって，描出される画像ならびに

生体情報の信頼性が向上してきている[4]．特に，体内に投与された放射性薬剤からの放出されるγ

線をより正確に推定する新たな画像再構成方法の開発や放射線の生体内の減弱，画像分解能，画像

計数値の精度管理といった各種補正方法が確立されたことがその一つの要因である[4]．これらの進

歩により，SPECTおよび PET検査では，検査画像の画素値により算出された定量値を用い，臨床診

断における良悪性鑑別，治療効果判定および治療分野における線量測定が試みられるようになった

[5-7]．しかしながら，これらの核医学検査により描出された画像は，装置固有の部分容積効果や定

量値測定における再現性欠如および被検者の体動等により，安定性が保てないためその定量値の信

頼性が崩れている問題点が存在する[8-10]．特に，18F-fluorodeoxyglucose (18FDG) PET検査，N-

Isopropyl-p-iodoamphetamine (123I-IMP) を用いた脳血流 SPECT検査および 111In-pentetreotideを用いた

ソマトスタチン受容体シンチグラフィ (Somatostatin receptor scintigraphy ; SRS) における定量解析の

早急に解決するべき問題点に着目した． 
18FDG PET検査は，腫瘍の局所評価だけでなく全身の転移検索およびステージングに有用な検

査である[11]．また本検査は，糖代謝を表す機能画像であることから形態画像とは異なる情報を提

供できる，非常に有用な検査である[12]．特に肺癌領域においては，定量値である SUV 

(Standardized uptake value) を用いることで良悪性鑑別や予後予測にも使用されている[13,14]．しか

しながら，PET検査は収集時間が 1範囲につき 2分程度と長いことから，収集中の被検者の呼吸移

動による画質劣化が問題点となっている[15]．この問題を解決すべく，デバイスを用いた呼吸ゲー

ティングが開発された[16]．デバイスによる呼吸ゲーティングは，呼吸移動を推定する精度が高か
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ったが，操作が煩雑であることから臨床では広く普及してこなかった[16]．近年，デバイスを用い

ないデータ駆動型呼吸ゲーティング (Data-driven respiratory gating ; DDG) が開発され，商用化され

た[17]．この手法は，従来デバイスを装着して推定していた呼吸移動を PETデータのみで推定する

技術である[17]．DDGにより，PETリストデータから安定した呼気相を抽出することで呼吸移動の

影響を抑えた画像を提供することが可能となった[17]．PET検査においては，Computed tomography 

(CT) 撮影が必須であるが，通常自由呼吸下で撮影する[18]．DDGによる呼気相 PET画像とこの自

由呼吸 CT画像とのミスマッチを引き起こす可能性があり，これにより減弱補正の影響から定量値

の安定性が崩れるという問題がある． 
123I-IMPを用いた脳血流 SPECT検査は，脳神経核医学分野において脳血管障害や認知症の診断

として使用されている[19]．本検査においては，定量法による定量画像を作成し，局所脳血流量 

(Regional cerebral blood flow；rCBF) を測定することにより，脳血管障害における治療効果判定に用

いられている[20]．これまでの脳血流 SPECT検査を用いた脳血流定量法では被検者に対して，採血

が必要であること，および定量精度に限界があることが問題点であった[21]．この問題点を解決す

るため，我々の研究室では SIMS (Simple microsphere) 法を開発した[22]．この手法は RI-Angiography

画像に対して肺動脈ならびに両肺に関心領域を設定することで，投与量の推定，肺クリアランスを

算出する．これにより正確な入力関数を得ることで，精度の高い rCBFを算出可能となった．しか

しながら本手法は，入力関数算出における関心領域の設定が手動であったため，術者によるばらつ

きを生じさせることが大きな問題点である． 
111In-pentetreotideを用いた SRSは，神経内分泌腫瘍 (Neuroendocrine neoplasm；NEN) の診断を

目的とした検査である[23]． 111In-pentetreotideは NENに発現するソマトスタチン受容体 

(Somatostatin receptor；SSTR) に特異的に結合する[24]．結合した 111Inから放出される γ 線をガンマ

カメラにて収集することで NENを画像化することが可能である[25]．本検査は，欧米のガイドライ

ンにて全身検索や SSTRの発現確認に使用することが明記されている[26]．また現在では，同様の薬

剤挙動を示す核医学治療薬 177Lu-oxodotreotideが使用可能となり，111In-pentetreotideはコンパニオン

診断薬として非常に重要な位置づけとなっている．これまで本検査においては，絶対的な定量法が

ないために視覚的な指標である Krenning scoreによる評価が行われてきた[27]．Krenning scoreは簡

便な評価方法であるが，評価が主観的であり，治療効果判定等には使用できない[28]．このことか

ら 111In-pentetreotideを用いた SRSにおいて，安定した定量法の開発が必要である． 

これらの 3 種の核医学検査における定量値を再現性および信頼性を担保するために，定量法の

補正法の開発およびその評価が非常に重要である．したがって本研究の目的は，18FDG PET検査，
123I-IMPを用いた脳血流 SPECT検査，111In-pentetreotideを用いた SRSにおける定量値算出の問題点

を克服する安定した補正法に関する開発を行うことである． 
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論文構成 

 

本文は核医学領域における定量性向上のための補正法に関する研究に関し，以下の 6 章で構成

した． 

第 1 章では，研究背景ならびに論文構成について記述した． 

第 2 章では，本研究に関する倫理的配慮について記述した． 

第 3 章では，本研究に関連する核医学画像の収集および画像再構成について記述した． 

第 4 章では，18FDG PET/CTにおいて定量性を劣化させる要因である呼吸性移動を低減させるデ

ータ駆動型呼吸ゲーティングを用いた場合の CTミスマッチの影響について記述した． 

第 5 章では，123I-IMPを用いた脳血流定量法において，再現性を向上させるプログラムである

入力関数決定プログラムの開発について脳血流 SPECTに関する概要を含め，記述した． 

第 6 章では，神経内分泌腫瘍の診断薬である 111In-pentetreotideを用い，部分容積効果や放出エ

ネルギーなどによる定量性劣化の影響を克服する新たな定量法の開発についてソマトスタチン受容

体シンチグラフィに関する概要を含め，記述した． 

第 7 章では，結語を記述した． 
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第2章 本研究における倫理的配慮 

 

本研究における倫理的妥当性 

本研究の実施にあたっては，GCP，ヘルシンキ宣言，臨床研究に関する倫理指針に準拠する．本

研究による対象となる者（以下「対象者」という．）の不利益は発生しないが，対象者の人権擁護

には最善を尽くすこととする． 

本研究の開始にあたり，「123I-IMPを用いた脳血流定量法における自動プログラムの開発」にお

いては川崎医科大学附属病院および熊本大学医学部附属病院における倫理委員会に申請され，承認

されている．また，「111In-pentetreotideを用いた新たな定量法の開発」においては公益財団法人が

ん研究会有明病院における倫理委員会に申請され，承認されている． 

本研究中で行われる医療行為については通常の診療にて行われる検査の範囲内であり，研究参加

者に対する行為の安全性は担保されている．本研究へ参加することによる対象者への臨床的および

経済的な利益や不利益はない．しかしながら，本研究に含まれる医療行為には通常検査を含んでお

り，研究対象者の病状を正確に知ることが可能となり，臨床的に有益な情報を得ることができる．

また，不利益としては使用薬剤による副作用が考えられるが，本研究で用いる診断薬は日常診療に

おいて用いられるものであり，その可能性は同様である． 

研究への参加依頼を行う際には，研究の目的，方法を説明し，同意が得られた対象者へ検査を実

施する．その際には個人が特定されることがないこと，また研究協力への参加を決定した後も自由

に取り消すことが可能であることを伝える． 

対象者の権利擁護のために，具体的に以下のような対策を講ずる． 

 

本研究における対象者の人権保護 

本研究における対象者は，川崎医科大学附属病院，がん研究会有明病院および熊本大学病院のホ

ームページ上で公開する事項の中に中止を申し入れるための窓口を掲載するため，自由に中止を申

し入れることが可能である． 

本研究における対象者の個人情報は，対象者の個人情報は各施設において削除され，画像には符

号がつけられる．個人を特定するための対応表は「123I-IMPを用いた脳血流定量法における自動プ

ログラムの開発」において熊本大学医学部附属病院 核医学検査室，「111In-pentetreotideを用いた新

たな定量法の開発」においてはがん研究会有明病院 画像診断センター 核医学部が保管する． 

本研究への参加は自由意志であり，研究開始後でも研究協力の中止や取り消しができること，ま

たその申し出によっても不利益を被らないことを伝える．また対象者となった個人や施設は特定さ

れず，また研究協力への参加を決定した後も，取り消すことができることを伝える． 
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個人情報の保護の徹底 

対象者には研究識別番号が付与され，個人情報と研究データの匿名化を行うが，対象の氏名等の

個人情報は，共同研究機関へ知らされることはない． 

画像データに含まれる個人情報は，管理責任者を決め一括して集中管理し，研究や研究発表の際

には患者情報の秘匿を徹底する．管理責任者は研究責任者とする．さらに，画像の圧縮や暗号化に

よる安全性の向上，氏名などの患者情報の削除，使用後のデータの削除などを確実に行う．画像も

個人情報であるが，その情報が外部に漏れることがないように万全の体制で行う．また，本研究結

果が公表される際にも個人情報が公表されることは一切ない 
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第3章 核医学 画像収集・再構成 

 

 

3.1 画像収集 

 

3.1.1 Single photon emission tomography 

Single photon emission tomography (SPECT) 検査は，被検者の体内に投与された放射性医薬品か

ら放出されるγ線を回転させたガンマカメラで収集し，画像再構成および補正を行うことで３次元

的に画像を描出する検査である[29]．SPECT検査に使用される放射性核種は，崩壊により測定に適

したエネルギーのγ線を放出し，半減期も比較的短い物質である[30]．検査目的によって，使用す

る放射性核種が異なることから，収集する際には目的の核種におけるエネルギーに合わせ，適切な

エネルギーピークとウィンドウ幅を設定し，収集する[31]．SPECT装置の概要を図 3.1に示した．  

 

 

 
 

図 3.1  SPECT装置の概要 

 

 

ガンマカメラのシンチレータに核種からγ線が入射した場合，シンチレータが光を発生させる．こ

の光を光電子増倍管，波高分析回路および位置演算回路を通すことで，信号として出力し，画像描

出が可能となる[31]． 

またガンマカメラにおいては，放射性核種の集積から様々な角度のγ線が検出器へ入射するこ

とになる．これにより描出される画像の分解能を下げ，かつ散乱線も混入もすることで画質劣化を

引き起こす[31]．これらの画質劣化を軽減させるためには，コリメータを装着した撮影が必須とな

る．コリメータは，隔壁，穴径，厚さおよびエネルギー分類で異なる種類が存在し，使用する核種

のエネルギーや感度，分解能のバランスを考慮して使い分けられる[29]．エネルギーにおいては，
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160 keV 以下で使用するコリメータを低エネルギー型，160 keV〜300 keVで使用するコリメータを

中エネルギー型，300 keV〜450 keVで使用するコリメータを高エネルギー型と分類されている

[29]．また分解能においては，超高分解能型 (Super high resolution ; SHR) ，高分解能型 (High 

resolution ; HR) および汎用型 (General purpose ; GP) に分類される[29]． 

 

 

3.1.2 Positron emission tomography 

Positron emission tomography (PET) における検出機構を図 3.2に示した．被検者に投与された

陽電子放出核種は崩壊した際に陽電子を放出する[32]．放出された陽電子は，核外に存在する電子

と結合することにより運動エネルギーを失い，代わりに 511 keVの 2本の消滅放射線が 180度方向

に放出される[33]．放出された消滅放射線は PET装置の検出器に検出され，同時に検出された場合

に１つの信号として記録される[34]．同時に検出された検出器を繋いだ線のことを同時計測線 (Line 

of Response ; LOR) といい，LORにより方向情報が含まれることから，PET装置にはコリメータが

不要でかつ高い位置分解能を持つことが可能となる[33]． 

 

 

 
 

図 3.2  PETの検出機構 

 

 

この PETの検出機構により，対向した消滅放射線以外を検出する可能性があり，PET画像

を劣化させる要因となる[35]．PET画像を劣化させる同時計数について図 3.3に示した． 
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図 3.3 偶発同時計数と散乱同時計数 

 

 

集積から対向に消滅放射線が発生するが，偶発的に対向していない消滅放射線同士が同時に検出さ

れる場合があり，このことを偶発同時計数と呼ばれる[36]．また消滅放射線が散乱を起こし，その

散乱線と同時に検出される場合もあり，このことを散乱同時計数と呼ぶ[36]．これら同時計数を補

正するために遅延同時計数回路や散乱補正といった処理が行われる[37]． 

 

 

 

 

3.2 画像再構成 

画像再構成とは，SPECTおよび PET装置にて収集した投影データから物体の 3次元的な構造

を推定し，画像とする処理である．現在，代表的な再構成法には Filtered back projection法や逐次近

似法であるMaximum likelihood expectation maximization法，Ordered subset expectation maximization法

などがあり，最近では Bayesian penalized likelihood法が PET/CT装置に組み込まれており，使用され

ている． 

 

 

3.2.1 Filtered back projection法 

Filtered back projection (FBP) 法は，被検者の体外より測定した投影データから，3次元的に再構成する

ため逆投影法を利用する解析学的手法である[38]．FBP法の流れを図 3.4に示した． 
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図 3.4 FBP法の流れ 

 

 

xy平面における，x軸に平行な y軸方向の投影データは，x軸方向に対する y軸の画素値の積分

であり，式 (3.1) で表すことができる． 

 

 

𝑃(𝑥) = &𝑑(𝑥, 𝑦)𝑑𝑦	 (3.1) 

 

 

ここで𝑃(𝑥)は，x軸に平行な y軸方向の投影データ，𝑑(𝑥, 𝑦)は，被検者のある断面位置 (x, y) 

における放射性核種の濃度である．x-y 座標系を角度 θ 回転させた r-t 座標系における t方向

の投影データは式 (3.2) で表される． 

 

 

𝑝(𝑟, 𝜃) = & & 𝑓(𝑥, 𝑦)𝛿(𝑥 cos 𝜃 + 𝑦 sin 𝜃 − 𝑟)𝑑𝑥𝑑𝑦
!

"!

!

"!
(3.2) 
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ここで，𝑝(𝑟, 𝜃)は x-y 座標系を角度 θ 回転させた r-t 座標系における t方向の投影データ，δは原点

では無限大となりそれ以外ではゼロとなるデルタ関数である．また rは式 (3.3) で表わされる.  

 

 

𝑟 = 𝑥 𝑐𝑜𝑠 𝜃 + 𝑦 𝑠𝑖𝑛 𝜃	 (3.3) 

 

 

適当なサンプリング角度で収集された投影データは，その角度ごとに並べることによりサイノグラ

ムを得る．この投影データを逆投影し，断面の各位置における濃度関数を復元することにより横断

像の再構成を行う．濃度分布である d (x, y) は式 (3.4) で表わされる. 

 

 

𝑑(𝑥, 𝑦) = & 𝑝(𝑟, 𝜃)
#

$
(3.4) 

 

 

しかしながら，収集した角度より得られた投影データを逆投影することで，逆投影像は真の画像

に対し，ボケを有することが問題点となる．このボケを修正するため，逆投影を行う方法として重

畳積分逆投影法を用いられる．重畳積分逆投影法は，式 (3.5) で表わされる． 

 

 

𝑑(𝑥, 𝑦) = & 𝑝(𝑟, 𝜃)
#

$
⊗𝑔(𝑟)𝑑𝜃 (3.5) 

 

 

ここで，⊗は重畳積分，𝑔(𝑟)は補正フィルタを示している．投影データと補正フィルタの重畳積分

を，周波数空間内で行う方法としてフィルタ補正逆投影法があり，重畳積分逆投影法と等価な方法

である．補正フィルタとしては，Rampフィルタ, Ramachandranフィルタおよび Shepp-Loganフィル

タがある． 

 

 

3.2.2 Maximum likelihood expectation maximization法 

Maximum likelihood expectation maximization (ML-EM) 法とは，点推定法である最尤推定法と確率

密度推定法である期待値最大化法という 2つの手法を組み合わせることにより，被検者内の放射能

分布を投影データから推定する方法である[39]．ML-EM法の流れを図 3.5に示した． 
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図 3.5 ML-EM法の流れ 

 

 

xijを座標 jから出た γ 線が検出器 iで検出される計測値として，検出器 iにおけるある方向の投

影データを yiとすると，yiは式 (3.6) で表される.  

 

 

𝑦% =D 𝑥%&
&

(3.6) 

 

 

xijの期待値 𝐸(𝑥%&)	 は，座標 jにおける画像の値 λi，座標 jから出た γ 線が検出される確率 Cijとし

た場合，式 (3.7) で表すことができる.  

 

 

𝐸G𝑥%&H = 	𝐶𝑖𝑗𝜆% (3.7) 

 

 

xijの統計的変動がポアソン分布に従う場合，画素値 λに対して xが測定される条件付き確率 P(x|λ) 

は式 (3.8) で表すことができる． 
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𝑃(𝑥|𝜆) =N N
𝑒𝑥𝑝G−𝐶%&𝜆&H G𝐶%&𝜆&H

'!"

𝑥%&!&%
(3.8) 

 

 

ML-EM法による画像再構成は式 (3.9) で表される.  

 

 

𝜆&( =
𝜆&(")

∑ 𝐶%&%
D

𝐶%&𝑦%
∑ 𝐶%&𝜆*(")*%

(3.9) 

 

 

ここで，kは繰り返し回数 (Iteration) である．式 (3.9) は，Forward-projection，Back-projection，総

確率での規格化および再構成値の更新の計算要素に分解できる．座標 jを通り検出器 iに入る光子の

投影 (Forward-projection) の計算項は，式 (3.9) の第二項の分母であり，式 (3.10) である． 

 

 

D 𝐶%&#
+

&#,)

𝜆&* (3.10) 

 

 

またある座標 jに対する逆投影 Back-projectionの項は, 式 (3.9) の第二項の分子であり，式 (3.11) 

である． 

 

 

𝑦%𝐶%& (3.11) 

 

 

ここで，yiは実際に測定される投影データであり，Cijは画素 jから出た γ 線が検出器 iに到達する検

出確率である．総確率での規格化する項は，式 (3.9) の第一項の分母であり，式 (3.12) である． 

 

 
1

∑ 𝐶%&(
%,)

(3.12) 
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画素 jに着目したカウントの式であることから，再構成を行うにはすべての画素についてこの演算

を行う．ML-EM法の計算手順を以下に示す[40]． 

(1) 検出確率 Cijを計算する． 

(2) 初回の計算で使用する初期画像を作成する． 

(3) ある画素に対して Back-projectionを行い，仮定の投影を計算する． 

(4) ある画素に対して Forward-projectionを行い，実際の投影を計算する． 

(5) すべての投影角度における (3) と (4) との比を加算する． 

(6)  (5) を全検出確率で規格化する． 

(7)  (6) と初期画像の画素値を乗算し，ある画素における画素値を推定する. 

(8) 全画素において (8) までの計算を実施し，更新画像を作成する． 

(9) 更新画像を初期画像として (3) からの計算を実施する． 

(10) (9)までの計算手順を Iterationの数，計算を繰り返す． 

 

ML-EM法では，減弱補正や散乱補正，コリメータ開口径等の分解能補正を補正項として，計算

中に組み込むことも可能である．これによりML-EM法では各補正による定量性の向上が見込まれ

る． 

 

 

3.2.3 Ordered subset expectation maximization法 

SPECT画像再構成に対しては，一般的に FBP法もしくは Ordered subset expectation maximization 

(OSEM) 法が用いられている．OSEM法は，ML-EM 法の原理を利用し，推定の繰り返し (Iteration) 

を行う前に，投影データをいくつかのグループ (Subset) に分類し，その後推定を行う手法である

[41]．Subset ごとに推定を行うことから，推定における計算の高速化を可能にしている．各 Subset

内の投影データを偏った収集方向に分類すると，推定する画像へ悪影響を及ぼす．そのため一定に

離れた角度における投影データが選択および規則的に計算順番が決められることで，Subset 間の影

響を均等化している． 
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図 3.6 OSEM法の計算 (投影データが 18, Subset数を 3の場合) 

 

 

Subset数は投影データを均等に分割することから，投影データ数を割り切れる数である必要があ

る．図 3.6の投影データ 18となる場合，Subset数 3にすると各 Subsetには 6つの投影データが入

る．演算の順序は投影データ S1より画像を修正し，その次に S1から最大角度が離れたデータ S2

で修正し，順に S6 まで演算すると 1 回の近似が終了する．その反復は式 (3.13) で表すことができ

る． 

 

 

𝜆&*-) = 𝜆&* +
𝜆&*

∑ 𝐶%&(
%./$

D 𝐶%&
(

%∈/$
U

𝑦%
∑ 𝐶%&#𝜆&#

*+
&#

V	 (3.13) 

 

 

ここで, 𝑆+は各 Subsetに属する投影データを表している．また OSEM法の計算手順を以下に示す

[40]． 

(1) 検出確率 Cijを計算する． 

(2) ML-EM法 計算手順 (2) から (4) を Subsetに属する投影データを用いて計算する． 

(3) Subsetに属する投影データで計算した Back-projectionと Forward-projectionとの比を計算する． 

(4)  (3) を全検出確率で規格化，初期画像の画素値と乗算することで，画素値を推定する． 

(5) 全画素において (4) までの計算を実施し，更新画像を作成する． 

(6) 更新画像を初期画像として，次の Subsetに移動し，計算を繰り返す． 

(7) 指定した Subsetの数における計算を実施し，更新画像を作成する． 

(8)  (7) の更新画像を初期画像として，Iterationの数，計算を繰り返す. 
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Subset数が 1の場合，全ての投影データを用いて計算することから，ML-EM法と同値となる．

Subset数を多くすることにより，理想的には計算速度が向上することになるが，過度な Subset数は

統計ノイズの上昇や画像の歪みを引き起こす可能性がある．OSEM法の再構成パラメータである

Iteration，Subsetは，分解能および画質だけでなく，画素値の収束に要する時間にも影響するため，

臨床に用いるために重要なパラメータである． 

 

 

3.2.4 Bayesian penalized likelihood (BPL) 法 

Bayesian penalized likelihood (BPL) 法は，Maximum a posterior-EM (MAP-EM) 法の１種である再

構成方法である．BPL法では，罰則関数による追加項を組み込んでおり，アルゴリズムにより画像

が収束に達するまで計算し，調整を行うことを可能としている[42]．BPL法による画素値は以下の

式 (3.14) より計算される． 

 

 

𝑥X = 𝑎𝑟𝑔𝑚𝑎𝑥'1$D 𝑦% log([𝑃𝑥]% + 𝑟%)
(%

%,)
− ([𝑃𝑥]% + 𝑟%) − 𝛽𝑅(𝑥) (3.14) 

 

 

ここで𝑥Xは注目画素，𝑦%は PETにおけるエミッションのサイノグラムデータ，𝑃はシステムマトリッ

クス，𝑟%は散乱・偶発の推定バッググラウンド分布，𝑅	(𝑥)	は正則化もしくは罰則関数，𝛽は正則化

もしくは罰則関数の全体の度合いをコントロールする重み係数である． 

罰則関数としては，Relative difference penalty (RDP) が商用 PET/CT装置にて一般的に用い

られている．RDPは対象物の放射能濃度に応じて，平滑化を行い，hyper-parameter (β) で度合いを

調整する．RDPにおける罰則関数を以下の式 (3.15) で算出する． 

 

 

𝑅(𝑥) =D D 𝑊&𝑊*
G𝑥& − 𝑥*H

2

	(𝑥% + 𝑥*)	 + 𝛾c𝑥& − 𝑥*c*∈5"

(&

&,)

(3.15) 

 

 

 

ここで，𝑁&はボクセル jに隣接するボクセル，𝑊&と𝑊*はボクセル jと kの間の距離に依存する相対

的な重み，𝛾はエッジの程度 (エッジ保存とノイズ低減の割合) をコントロールするパラメータであ

る．RDPは低放射能濃度領域ではスムージングを強め，高放射能濃度領域ではスムージングを弱め

る． 
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3.3 減弱補正 

体内に投与された放射性核種より放出される γ 線は，体外へ出る際に臓器や組織などで減弱され

る．減弱補正とは，このγ線の減弱情報を外部線源や CT 等を用いて補正する方法であり，正確な

放射能分布を描出させるためには，減弱補正の実施は必要不可欠である．特に PET検査において

は，減弱補正は非常に重要な役割を果たす．これまで PET検査においては，トランスミッション

法，CTを使用した減弱補正法が使用されてきた． 

 

 

3.3.1 トランスミッション法 

従来 PET装置においては，減弱補正としては 68Ge-68Ga 線状線源等を用いたトランスミッシ

ョン法が使用されてきた[43]．トランスミッション法は，まず事前に寝台に被検者を乗せない状況

で線源を回転させたブランクスキャンを行い，その後被検者を寝台に乗せた状況で線源を回転させ

たスキャンを行う．これら二つのスキャンデータから以下の式 (3.16) のようにその被検者の減弱度

合いを算出する[29,44]． 

 

 

−𝜇𝑥 =
ln 𝐼
ln 𝐼$

(3.16) 

 

 

ここで，𝜇を減弱係数，𝐼は被検者を寝台に乗せた場合のスキャンデータ，𝐼$はブランクスキャンで

のデータである．これにより，全ての画素値に対して計算を行うことで，減弱係数分布画像を作成

できる．実際の PETデータに対し，以下の式 (3.17) のように作成した減弱係数分布画像を用いて

補正を行う． 

 

 

𝑆 =
𝑆6
𝑆7
× 𝑆8 × 𝑒"9: (3.17) 

 

 

ここで，𝑆を補正後のデータ，𝑆8をトランスミッション測定で得られたデータ，𝑆7をブランクスキ

ャンのデータ，𝑆6を補正されたエミッションデータである．同時計測線毎のカウント率の比が減弱

の影響となり、その逆数が補正係数となる．減弱補正は同時計測線毎にエミッションデータに補正

係数を掛け算することで実施する． 
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3.3.2 CT減弱補正 

一般的に現在の PET装置では CT装置を組み合わせた PET/CT装置が普及している．このことから

減弱補正には，CTによる減弱補正 (CT attenuation correction ; CTAC) が広く実施されている[47]．こ

の方法は，CTにより得られた画像より閾値を設定し，ポジトロン核種の 511 keVの減弱係数に変換

した減弱係数マップにより，PET画像を補正する手法である[29]．CT減弱補正のひとつである

Bilenear法の式 (3.18) ， (3.19) を以下に示した[46]． 

 

 

𝐻𝑈 ≤ 0 𝜇;))*<= = 𝜇;))*<=
>'? k1 +

𝐻𝑈
100l

(3.18) 

 

𝐻𝑈 > 0 𝜇;))*<= = 𝜇;))*<=
>'? + 𝜇@8

>'? 𝐻𝑈
100U

𝜇;))*<=AB(< − 𝜇;))*<=
>'?

𝜇@8AB(< − 𝜇@8
>'? V (3.19) 

 

 

ここで，𝜇;))*<=を 511 keVの減弱係数，𝐻𝑈を Hounsfiled unit，𝜇;))*<=
>'? を水での 511 keV 線減弱係

数，𝜇@8
>'?を水での CT 線減弱係数，𝜇;))*<=AB(< を骨での 511 keV 線減弱係数，𝜇@8AB(<を骨での CT 線減弱

係数である．このように CT画像の HUから 511 keV減弱変数への変換式を HU = 0を境目にして用

いる．また SPECTにおいても同様に CT装置を組み合わせた SPECT/CT装置が普及してきている．

このことから，CTから得られた減弱係数データを放射性核種ごとの光子エネルギーに対する減弱係

数マップへ変換することで補正を行う． 

この CTACにおいては，PETや SPECTと CTの位置が合っているということが前提条件となる．

位置が合っていない場合，過補正となる可能性もあるために注意が必要である[47]．特に肺下葉や

上腹部の腫瘍は，呼吸により大きく移動するため，PET 画像と CT画像との位置ずれが発生する可

能性がある．PET画像と CT画像の位置ずれはアーチファクトの発生や定量精度低下に繋がること

から，両者の位置ずれを小さくすることは PET 画像の信頼性を担保するうえで非常に重要である． 

 

 

3.4 散乱補正 

放射性核種より放出されるγ線は，体内の臓器等のさまざまな物質とのコンプトン効果によ

り，散乱線が発生する[29]．SPECTならびに PET検査での収集においては，標的とする核種のエネ

ルギーに対し，ある程度の幅を持ったエネルギーウィンドウで収集を行う[31]．このことから，収

集するエネルギーウィンドウに対して，発生した散乱線が混在することになる[48]．この混在した

散乱線は描出される画像に対してノイズを生み出すことから，定量化のために散乱補正は不可欠で

ある[49]．SPECTにおいては散乱補正ではエネルギーウィンドウを複数開き，散乱線成分のみを取

り除く方法 Dual energy window (DEW) 法および Triple energy window (TEW) 法が代表的である
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[50,51]．また PETにおいては，一般的に Single scatter simulation (SSS) 法による散乱補正が行われる

[52]． 

 

 

3.4.1 Dual energy window法 

Dual energy window (DEW) 法の概要を図 3.7に示した．収集する核種のメインピークに対

し，メインウィンドウとするエネルギーウィンドウを設定する．また散乱線成分を推定するため，

サブウィンドウとするエネルギーウィンドウをメインウィンドウに隣接した位置に設定する． 

 

 

 
 

図 3.7 DEWの概要図 

 

 

これらのウィンドウから測定されるカウント情報を元に以下の式 (3.20) にて計算を行い，散乱成分

を取り除く[50]． 

 

 

𝑃 = 𝑃+ − 𝑘 ∙ 𝑃C (3.20) 

 

 

ここで、𝑃は散乱成分を補正した画像，𝑃+はメインウィンドウにおける画像，𝑘は定数，および𝑃Cは

サブウィンドウにおける画像である．メインウィンドウから収集された画像に対して，サブウィン

ドウから収集された画像に定数を積算したものを差し引くことで補正が可能であり，99mTcであれば

通常 𝑘 = 0.50で計算される． 
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3.4.2 Triple energy window法 

Triple energy window (TEW) 法の概要を図 3.8に示した．メインウィンドウに対してサブウィ

ンドウを両端に設定を行うことによって，散乱線成分を推定する． 

 

 

 
 

図 3.8 TEWの概要図 

 

 

TEW法における散乱線成分のカウントは以下の式 (3.21) で計算する[51]． 

 

 

𝐶CDEF = k
𝐶GBH
𝑊%

+
𝐶IJ
𝑊K

l ×
𝑊+
2

(3.21) 

 

 

 

ここで𝐶CDEFは散乱成分のカウント，𝐶GBHは低エネルギー側のサブウィンドウ内のカウント，𝑊%は低

エネルギー側のサブウィンドウの幅，𝐶IJは高エネルギー側のサブウィンドウ内のカウント，𝑊Kは

高エネルギー側のサブウィンドウ幅，および𝑊+はメインウィンドウの幅である． 

次に以下の式 (3.22) のように計算した散乱成分のカウントをメインウィンドウのトータル

カウントから差し引くことでプライマリーのカウントを得ることにより散乱補正が行われる． 

 

 

𝐶JL%+ = 𝐶FBFEG − 𝐶CDEF (3.22) 
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ここで𝐶JL%+はプライマリーのカウント，𝐶FBFEGはメインウィンドウのトータルカウント，および

𝐶CDEFは散乱成分のカウントである． 

 

 

3.4.3 Single scatter simulation法 

Single scatter simulation (SSS) 法は，散乱体の分布として CT画像と散乱補正なしで画像再構成さ

れた PETデータを用いて散乱体での 1 回散乱をシミュレーションすることにより，散乱成分を推定

する方法である[52]．この手法は，PET 計測における散乱同時計数の 75-80%が 1 回散乱であること

に基づいている．推定された散乱成分は，複数の散乱や被写体外からの散乱のため実際の散乱成分

とは異なる．このことから，補正前サイノグラムの被写体外部の散乱分布と等しくなるように，被

写体外領域における推定散乱成分と PETデータのサイノグラムでの実測散乱成分の比である Scale 

factorが推定散乱成分に乗じられ，減算される[53]．これを複数回繰り返すことで Scale factorは 1に

近づくことになり，被写体外部での散乱成分と推定散乱成分がほぼ一致することで補正が完了す

る．SSS法は，CT画像を用いることから減弱係数が不均一な体幹部においても正確に補正ができる

利点がある．しかしながら，PETデータを用いることから計算に用いる線源分布は有効視野内に限

られており，視野外放射線源からの散乱線の推定は困難であるという欠点がある． 

 

 

3.4.4 分解能補正 

PETにおける代表的な分解能補正として，点広がり関数 (Point spread function ; PSF) 補正がある

[35]．PETにおける分解能劣化の概要を図 3.9に示した． 

 

 

 
 

図 3.9 PETにおける分解能劣化の概要 
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PET装置はγ線を対向する検出器で検出する．図 3.9のように，PETの有効視野 Field of View (FOV) 

における周囲部に標的集積が存在する場合，PET FOVの周囲部へ向かうごとにγ線は検出器に対

し，斜めに入り込み，特定の検出器だけでなく隣り合う検出器でも検出されることになる．これに

より FOV 中心位置に存在する場合に比べ，分解能が劣化し，集積は本来の形状を保てず描出される

ことことになる．PSF補正は，装置固有の PSFマップを使用し，この PET装置における特性を補正

するものである．しかしながら，PSF補正は PET FOV周囲だけでなく中心部にも及ぶとされ，集積

の周囲部が高集積となる Gibbs アーチファクトが生じることが報告されている[53]．これは定量値を

過大評価してしまう原因となる． 
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第4章 18FDG PET/CTにおける 

データ駆動型呼吸ゲーティングへの CTミスマッチの影響 

 
 

4.1 18FDG PET/CT 

 

4.1.1 放射性医薬品 

PET検査に使用される陽電子放出核種の特徴を表 4.1に示した．陽電子放出核種は SPECT用核

種に比べ，半減期が短いことが特徴的である[55]．基本的にサイクロトロンを用いた院内製造を行

う必要があるが，陽電子放出核種の中でも半減期が比較的長い 18Fにおいては，現在国内にて薬剤

メーカーによるデリバリーが可能となっている[56]．この薬剤使用の簡便さから，現在では PET製

剤の中で，18F-fluorodeoxyglucose (18FDG) が最も使用されている薬剤である[57]． 

 

 

表 4.1 陽電子放出核種の特徴 

 

 
 

 
18FDGは，グルコースにおける c-2 位の水酸基を放射性同位体 18Fに置換した化合物であ

る．18FDGの集積機序を図 4.1に示した[58.59]．18FDGはグルコース特有である輸送担体グルコース

トランスポータ (Glucose transporter ; GLUT) を介し，血液から細胞内への輸送後，ヘキソナーゼに

よりリン酸化され，18FDG-6-リン酸 (18FDG-6-phosphorus ; 18FDG-6-P) が生成される． 18FDG-6-P

は，それ以上代謝されず，かつ水溶性が高いことより細胞外へ出ることができない．18FDG-6-Pの

リン酸基を切断する酵素 グルコース-6-ファターゼ (Glucose 6-phosphatase ; G6Pase) が存在しない細

胞では，18FDGは 18FDG-6-Pとして細胞内に蓄積する．これにより，糖代謝の高い組織では 18Fの放

射能が多くなることになる．18FDGが集積する代表的な臓器等としては，灰白質，高血糖値及び虚

血状態にある心筋，腫瘍，炎症部位がある． 

 

 

核種 半減期 代表的な化合物 用途

C-11 20min 11C-メチオニン 腫瘍、膵機能

N-13 10min 13N-アンモニア 心筋、腫瘍

O-15 2min 15O-水 血流量

F-18 110min 18FDG 糖代謝、腫瘍
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図 4.1 18FDGの集積機序 

 

 

4.1.2 Standardized uptake value 

糖代謝による 18FDG 集積を客観的に評価した指標として，半定量指標 Standardized uptake 

value (SUV) が一般的に知られている．SUVは以下の式 (4.1) にて，求めることが可能である[60]． 

 

 

𝑆𝑈𝑉 =
𝑃𝐸𝑇	𝑐𝑜𝑢𝑛𝑡 × 𝐶𝐶𝐹

𝐷𝑜𝑠𝑒
𝑊𝑒𝑖𝑔ℎ𝑡

(4.1) 

 

 

ここで，PET countは PET画像より得られるカウント値 (Bq/mL) ，CCFは PET装置における校正

定数，Doseは投与放射能量 (Bq) ，Weightは被検者の体重 (g) である．SUVは，PET画像のカウ

ント値を投与放射能量と体重で正規化することにより，被検者ごとの体型に依存しない指標として

いる．本指標は，腫瘍における良悪性鑑別および治療効果判定等での目的で使用されている．特に

肺がん領域においては，SUV = 2.5 以上の場合，肺がんの可能性が高いとの報告がなされている． 

 

 

4.1.3 呼吸ゲーティング 

 呼吸ゲーティングは，何らかの方法で呼吸波形を取得し，その呼吸波形を用いて安定した

PET画像のみを抽出することで呼吸性移動を抑制する技術である[61]．デバイスを用いた呼吸ゲー

ティングでは，外部デバイスである腹圧ベルトや赤外線マーカを用いた呼吸ゲーティング技術が臨
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床機に実装されている[61]．一方で，上記のような外部デバイスを用いず，PETデータのみで呼吸

移動を推定するデータ駆動型呼吸ゲーティング技術が開発されている[62]． 

 

 

4.1.3.1 デバイス型呼吸ゲーティング 

デバイス型呼吸ゲーティングとは，外部デバイスを使用して被検者の呼吸移動をトラッキ

ングし，推定する方法である[16]．これまで報告されてきた外部デバイスには，腹圧ベルト，赤外

線マーカを使用したリアルタイム位置管理 (Real-Time Position Management ; RPM) システム  

(Varian Medical Systems, Palo Alto, California, USA) ，温度センサーおよびスパイロメータ等がある

[61]．これらを装置および被検者に装着し，外部から監視することで被検者の腹部における物理的

な上下移動を把握する．先行研究では，腹部の移動と内臓の変位との間には有意な相関関係がある

ことが示されている[63]．このため，外部デバイスにて腹部の移動を把握することで，被検者の内

臓における呼吸移動を推定することが可能となる． 

 

 

4.1.3.2 データ駆動型呼吸ゲーティング 

データ駆動型呼吸ゲーティング (Data‑driven respiratory gating ; DDG) とは，従来の外部デバ

イスを用いたゲーティングではなく，PETデータ内における動きをデータ解析により直接的に取得

し，その呼吸移動を補正する技術である[62]．これまで報告されてきた DDGを表 4.2にまとめた． 
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表 4.2 データ駆動型呼吸ゲーティング 
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5) Thielemans K, et al. Proc IEEE Nucl Sci Symp Med Imaging Conf 2011; 3904-3910. 

6) Wachinger C, et al. Med. Image Anal., 2012; 16 (4) : 806–818. 

7) He J, et al. IEEE Trans. Nucl. Sci. 2008: 55 (5) : 2557-2565. 

8) Kesner AL, et al. Med Phys 2010; 37 (10) : 5550-5559. 

 

 

これまで外部デバイスを用いたデバイス型呼吸ゲーティングでは，被検者へのデバイスの

装着や PET装置側での設定を行う必要があり，煩雑性が高かった[64]．このことから，臨床現場で

は，デバイス型呼吸ゲーティングは広く普及してこなかったことが現状である．本邦では，データ

駆動型呼吸同期ゲーティングの一つである Advanced Motionfree (AMF; GE Healthcare, Milwaukee, WI, 

USA) が 2018年 11月に臨床導入された．AMFは表 4.2にて示した主成分分析 (Principle component 

analysis ; PCA) を用い，PETリストデータより呼気相を抽出することで，呼吸移動による定量値低

下を抑制し，ボケの少ない PET 画像を描出する[65]．本手法は，呼吸移動により，PETデータのサ

イノグラムは時間および空間的に変化を PCAにて検出できるという仮説に基づいている[66]．AMF

は特殊な設定を行う必要がないことから，非常に簡便な手法である． 

AMFでは 0.5秒毎の半径方向の距離 r，軸方向の位置 z，角度方向φを含んだ 3次元座標デ

ータを，PCAを用いて 1次元データに変換する[67]．この時系列に示す 1次元データの動きを以下

の式 (4.2) および (4.3) によって算出する．  

 

 

方法 推定要素

18F-FDG point source1) 腹部の動き

Time Activity Curve (TAC) 2) 時間放射能曲線

The Center of Mass (COM) 3) 重心

Spectral Analysis Method (SAM) 4) カウント変動

Principal Component Analysis (PCA) 5) 主成分重み因子

Laplacian Eigenmaps (LE) 6) ラプラシアン固有因子

SENS method7) カウントレート

Sinogram Region Fluctuation (SRF) 8) 時間放射能曲線
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𝑑% ≈ 𝑑 +D 𝑤%*𝑝*
M

*,)
(4.2) 

 

 

𝑤%* = 𝑝* ∙ G𝑑% − 𝑑H (4.3) 

 

 

ここで，𝑑%は時間ごとの PETサイノグラムデータ，𝑑は PETサイノグラムデータの平均値，𝑝*は𝑑%

と同じ次元の基底ベクトル (主成分) ，𝑤%*は重み因子 (すなわち，すべてのタイムフレーム iと成

分 kに対して 1つの数値) である．重み因子𝑤%*は，データより算出された最大変動が呼吸による運

動と一致する場合に呼吸波形となる[65]．AMFでは，計算した重み因子を 0.5秒毎でプロットし，

呼吸周期毎の最大吸気位置を”トリガー”として特定する．その後，各呼吸周期のトリガーからデー

タ使用開始位置までの距離を決定する offsetと開始位置からのデータ量を決定する widthの各パラメ

ータを指定することで全ての PETデータから必要な呼吸成分を抽出，画像化する．メーカデフォル

ト値では，offset 30%，width 50%は呼気相をターゲットとした処理とされている (図 5.2) ． 

 

 

 

 

 
 

図 3.2 AMFを用いたデータ取得の原理 

 

  



 

36  

4.2 経緯と目的 
18FDGを用いた PET検査は，さまざまな悪性腫瘍の診断ツールおよび悪性リンパ腫の治療

効果判定に使用され[5]，呼吸器疾患では原発巣の良悪性鑑別だけでなくリンパ節転移や遠隔転移な

どの臨床的有用性が数多く報告されている[68,69]．欧米では，ホプキンス基準と呼ばれる縦隔の血

液プールと肝臓の集積量を参考にした治療効果判定基準なども提案され，肺がんによる死亡率低下

のために重要な検査となっている[70]．しかし，呼吸器疾患における PET/ CT検査の問題として呼

吸性移動が挙げられ，移動距離が大きくなるにつれて病変内のカウントが病変外に流出して画質が

劣化し，病変検出が困難となる[71]．肺下葉や上腹部の腫瘍においては，頭尾方向で最大 12 ± 6 mm

と移動距離が大きいことが報告されており[72]，撮像に数分を要する PET画像は呼吸性移動の因子

を多く内包している．撮像された PET画像と CT画像の呼吸性移動によるミスマッチならびに PET

画像の暈けにより，画質や定量値が低下して診断精度に影響を及ぼす[73]． 

この問題を解消するために，デバイス型の呼吸ゲーティング技術が開発され[74.75]，臨床

現場で使用されてきた．しかし，デバイス型呼吸ゲーティングは，外部デバイスの手順が煩雑で検

査時間を延長するという問題で一般的に使用されていない[61]．以前から外部デバイスを用いない

DDGが開発されている[61]．Walkerらは PETデータに対して PCAを行うことにより，呼吸性移動

を解析し，その強度を測定する DDGを報告している[76]．本邦では PCAを用いた DDGが advanced 

motion free (AMF; GE Healthcare, Milwaukee, WI, USA) として 2018年 11月に臨床機に実装された．

解析された波形から呼気相のみを抽出する本手法は十分なカウントを取得するために収集時間を延

長する必要がある．しかし，仮想的に呼吸性移動の移動量を減らすことができるため，定量精度を

低下させることなく，暈けの小さい PET画像を描出することが可能となった[77]．簡便性と実用性

から今後臨床で普及していくことが予想される．DDG-PET画像の呼吸性移動の暈けは克服できた

が，自由呼吸下で撮影した CTミスマッチによる減弱補正の影響は明らかでない．デバイス型では

Nehmehらがミスマッチにより定量性の低下を報告しており[78]，DDGでも Kangらが PET画像と

の位置ずれの小さい深呼気 CTで集積の不規則な変化や不均一性が減少したことを報告しているが

[79]，位置ずれをした CTによる減弱補正がどの程度 PET画像へ影響を及ぼすのか不明である．フ

ァントムを使用して一定の呼吸波形に対して呼吸位置における CT減弱補正の影響を確認すること

はきわめて重要である． 

したがって本研究は，PET/CT装置における DDGを用いた PET画像に対する様々な呼吸位

置での CT減弱補正の影響をファントムで確認し，最適な呼吸方法を決定する． 
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4.3 方法 

 

4.3.1 対象および撮像条件 

 

4.3.1.1 ファントム作成 

ファントムは，NEMA IEC Body ファントム (Data Spectrum Corporation, Durham, North 

Carolina, USA) を使用した．ファントムには，径 37, 28, 22, 17, 13, 10 mm である 6つの球体が配置

されている．SUV = 5.3となるように，各球体に 18F溶液を 21.2 kBq/mL封入した．バックグラウン

ド領域には，直径 3 mmのポリスチレン性発泡ビーズで満たし，肺野を模擬した (図 4.3a) ．呼吸性

移動を再現するため，パーソナルコンピュータにて様々な波形を入力することで波形に従った自動

運動が可能な自作の呼吸移動プラットフォーム[80]を使用した (図 4.3b) ． 

 

 

 

 
図 4.3 バックグラウンド領域にはポリスチレン性発泡ビーズを封入した 

NEMA IEC Bodyファントム (a) ．自作の呼吸移動プラットフォームを使用した実験 (b) ． 

 

 

 

本プラットフォームの駆動部分にファントムを乗せ，呼吸性移動を再現した．呼吸信号は

正弦波形で，振幅は 6 mm，周期は 3.6 secとして頭尾方向に移動させた[72]． 
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4.3.1.2 撮像条件 

 PET/CT装置は，Discovery MI (GE Healthcare, Milwaukee, WI, USA) を使用した．PET 収集の前

に，CT スカウト像ならびにヘリカル CTを撮影した．管電圧 120 kV，管電流は自動露出機構 

(Auto Exposure Control ; AEC) を使用した．X 線管の回転速度は 0.5 s/rot，ヘリカルピッチは 0.984 

mm/rot，CTスライス厚は 3.75 mmとした．ヘリカル CTでは，プラットフォームを停止した状態

で，最も尾側に配置した吸気相，最も頭側に配置した呼気相，移動の中心位置に配置した中間相を

撮影した．PET 収集は，リストモードで 20分間，マトリクスサイズ 192×192，ピクセルサイズ 

2.6 mmで，プラットフォームを移動させた自由呼吸を模した状態，静止した状態でそれぞれ収集し

た．DDGには，AMF (GE Healthcare, Milwaukee, WI, USA) を使用し，固有パラメータをメーカ推奨

値である offset 30%，width 50%とした．臨床での撮像時間 2分とするため，収集した 20分間のリス

トデータを 9分割にデータ処理した．PETデータの画像再構成法は，Q.Clear (β = 500) (GE 

Healthcare, Milwaukee, WI, USA) にて行い，PSF補正および time of flight (TOF)  補正を使用した．

散乱補正は SSS法を用いた．減弱補正は，吸気相 (Inspiration) ，呼気相 (Expiration) ，吸気相と呼

気相の中間に位置する中間相 (Stationary) の CT画像を用い，3 パターンの CT減弱補正および静止

状態の PET画像に対しては，一致する中間相の CT減弱補正 (リファレンス画像) の計 4 パターン

で実施した (図 4.4) ． 

 

 
 

図 4.4各呼吸相における CT 画像と PET画像の位置ずれ 

(a，b，c) ：37 mm球体における PET画像と CT画像の模式図 

(d，e，f)： 37 mm球体における PET/CT融合画像 

(g，h，i)：矢状断 PET画像． 
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4.3.2 解析方法 

Normal mean square error (NMSE) を用いて，リファレンス画像に対する各呼吸位置の画像と

の画質の差を客観的に測定した．NMSE算出のために，20分間のリストデータにおける 9分割した

データを加算し，平均化した画像を作成した．それらの画像を用いて，NMSEは次式により算出し

た．すべての画像解析には，RAVAT (Nihon Medi-Physics Co., Ltd. Tokyo, Japan) version 1.00ならびに

DRIP (Fujifilm Toyama Chemical Co., Ltd., Tokyo, Japan) version 3.0.2.0を使用した． 

 

 

𝑁𝑀𝑆𝐸 =
∑G𝑔(𝑥, 𝑦) − 𝑓(𝑥, 𝑦)H

2

∑𝑓(𝑥, 𝑦)2
(4.4) 

 

 

このとき，g(x,y) を評価する各 PET画像における pixel値，f(x,y) をリファレンス画像における

pixel値とした. 

次に各 PET画像における SUVmaxおよび SUVmeanを算出した．SUV算出する Volume of 

interested (VOI) 設定には，閾値法を採用した．動きのないリファレンス画像を使用して実際の球体

サイズとそれぞれ同等となる閾値を決定した (図 4.4) ． 

 

 

 

 
 

図 4.4 閾値法を用いた VOI設定方法の例 

 

 

 

設定した VOIより，SUVmaxおよび SUVmeanを測定した．測定した各画像における SUVmax

および SUVmeanは，次式により RCmaxおよび RCmeanとして算出した． 
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𝑅𝐶+E' =
𝑆𝑈𝑉+E'	%	

𝑆𝑈𝑉+E'	NO,L<Q
(4.5) 

 

 

𝑅𝐶+<E( =
𝑆𝑈𝑉+<E(	%

𝑆𝑈𝑉+<E(		NO,L<Q
(4.6) 

 

 

このとき，SUVmax iを各 PET画像における球体の SUVmax，SUVmax 37,refをリファレンス画像における

37 mm球体の SUVmaxとした．また SUVmean iを各 PET画像における球体の SUVmean，SUVmean 37,refをリ

ファレンス画像における 37 mm球体の SUVmeanとした. 

最後に，各呼吸位置の PET画像における各球体に対し，体積測定を行なった．体積測定

は，SUVの測定と同様の方法にて実施した．またリファレンス画像における体積を参照して，各

PET画像の体積差を%differenceとして次式のように算出した． 

 

 

%	𝑑𝑖𝑓𝑓𝑒𝑟𝑒𝑛𝑐𝑒	 = 	
𝑉𝑜𝑙L<Q − 𝑉𝑜𝑙DEG

𝑉𝑜𝑙L<Q
	× 	100 (4.7) 

 

 

Volrefはリファレンス画像における球体の体積，Volcalは各 PET画像の球体の体積とした． 

さまざまな呼吸位置で減弱補正した PET画像の SUVmaxの差について，Bonferroniの多重比較を実施

した．なお有意水準は 5%とした．すべての統計解析には，Easy R (Saitama Medical Center, Jichi 

Medical University, Saitama, Japan) version 1.54，R用のグラフィカル・ユーザー・インターフェース 

(The R Foundation for Statistical Computing, Vienna, Austria) version 3.6.2を使用した． 
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4.4 結果 

 

4.4.1 NMSEの評価 

CT画像と PET画像との位置ずれは，平均で呼気相 13.1 mm，中間相 0.49 mm，呼気相 0.33 

mmであった．リファレンス画像に対する NMSEを表 4.3に示した．呼気相での CTによる減弱補

正を行った PET画像において，最も 0に近似する結果となった．また，呼気相，中間相，吸気相の

順に，NMSEの値が大きくなった． 

 

 

表 4.3 各呼吸相における CT減弱補正を用いた 

PET画像とリファレンス画像との NMSEの結果 

 

 
 

 

4.4.2 RCmax，RCmeanの評価 

各 CT減弱補正を適用した PET画像における RCmaxを示した (図 4.5a) ．吸気相と中間相で

の CTによる減弱補正を行った PET画像は，37 mmおよび 28 mm球体において，リファレンス画像

の 37 mm球体に対して過大評価する結果となった．また，呼気相においては，他の画像と比べ，小

さな径でも安定的な RCmaxを示した．各 CT減弱補正を適用した PET画像の SUVmaxは，吸気相に対

して呼気相と中間相で有意差が認められ，SUVmeanは全ての呼吸相間で有意差が認められた (表 4.4, 

表 4.5) ． 

各 CT減弱補正を適用した PET画像における RCmeanを示した (図 4.5b) ．3 パターンの PET

画像ともに RCmeanは球体が小さくなるほど低下し，すべての球体で 1.0を下回る結果を示した．各

CT減弱補正を適用した PET画像の中で，呼気相における RCmeanが最も 1.0に近い値を示した． 

 

 

Inspiration Stationary Expiration

NMSE 0.101 0.025 0.013
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図 4.5 各球体サイズにおけるリカバリ係数 

 (a) SUVmaxを用いたリカバリ係数 (b) SUVmeanを用いたリカバリ係数． 

マーカーの三角形は吸気相 (Inspiration) ，菱形は中間相 (Stationary) ，四角形は呼気相 

(Expiration) ． 

 

 

表 4.4 各呼吸相における CT減弱補正を用いた PET画像間の SUVmaxの差 

 

 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Mean

difference

Expiration -0.47 0.11 0.002

Stationary -0.28 0.04 <0.0005

Expiration Stationary 0.19 0.11 1
*SE :standard error

SE* SignificanceGroup1 Group2

Inspiration
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表 4.5 各呼吸相における CT減弱補正を用いた PET画像間の SUVmeanの差 

 

 
 

4.4.3 体積の評価 

体積測定における%differenceの結果を表 4.6に示した．すべての呼吸相において球体サイズ

での誤差は同様の傾向を示した．また，各 CT減弱補正を適用した PET画像において吸気相は実際

の球体サイズに比べ，誤差が大きい傾向であった． 

 

 

表 4.6 リファレンス画像と各 CT減弱補正を用いた PET画像と球体の%difference． 

 

 
 

 

  

Mean

difference

Expiration -0.41 0.01 <0.0005

Stationary -0.28 0.02 <0.0005

Expiration Stationary 0.13 0.01 <0.0005
*SE :standard error

Inspiration

Group1 Group2 SE* Significance

Diameter True volume Reference

 (mm)  (mL)  (mL) Inspiration Stationary Expiration

37 26.6 26.6 -8.0% -5.3% -3.0%

28 11.5 11.4 -7.6% -6.4% -2.1%

22 5.6 5.6 -3.2% -7.3% -3.8%

17 2.5 2.5 2.1% -2.9% -3.5%

13 1.1 1.2 6.0% 2.4% -0.4%

10 0.5 0.6 24.7% 25.3% 21.1%

%difference
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4.5 考察 

呼吸性移動による PET画像と CT画像の位置ずれは画質や定量性に影響を及ぼす．しかし

ながら AMFを用いた PET画像に対する位置ずれをした CTの減弱補正が及ぼす影響については明

らかとなっていない．本研究では，肺野を模擬したファントム試験により，DDG-PET/CTにおける

様々な呼吸相の CTによる減弱補正の影響を明らかにし，呼気 CT 撮像で AMFの効果が最大限に得

られることを示した． 

 

(1) NMSEの評価 

AMFは移動量の少ない呼気相に合わせ，静止状態に近い画像を描出できる呼吸同期技術で

ある[81]．NMSEの評価では，呼気相での CTによる減弱補正を行った PET画像で，NMSE値が 0

に最も近い結果を示し，CT画像と PET画像の位置ずれが大きいほど NMSE値は 0から離れた (表

3.3) ．これは CT画像の位置ずれにより，球体に対してバックグラウンド領域の肺野で減弱補正を

行い，球体内 PET カウントの分布にバラつきが生じたことによる結果である．AMFで静止状態に

近似した画像を作成するためには，PET画像と一致した呼気での CT 撮像が必要である. 

 

(2) リカバリ係数の評価 

呼気相以外の RCmaxは 37 mm球体において，中間相，吸気相の順に高くなり，1.0を超える

結果となった．RCmaxは，関心領域の最大ボクセルカウントを計測するため，ノイズの影響を大き

く受ける[82]．Erdiらは吸気相から呼気相で撮影した CT画像による減弱補正で，PET画像の

SUVmaxが最大 24%変動したことを報告している[83]．つまり，呼吸性移動による PET画像のカウン

ト流出に加え，位置ずれをした CT画像の減弱補正による SUV変動が RCmaxの過大評価をもたらし

たと考えられる．また，PET画像と撮像位置が最も近い呼気相のみ 37 mm球体の RCmaxが 1.0を下

回った (図 3.5a) ．一方で呼気相における 37 mm球体の RCmeanは 1.0に最も近い値を示した (Fig. 

5b) ．SUVmeanは，SUVmaxに対して集積全体のピクセル値を平均化して評価するため，統計ノイズ

に影響されない指標であり[84]，空気より高い CT値を持つ球体内の水による減弱補正の影響を適切

に受けたと推測される．デバイス型を用いた呼吸同期技術では, 22 mm球体の SUVmaxは理想よりも-

9.9%減少することを報告している[85]．今回 AMFを用い，各 CT減弱補正を適用した PET画像にお

ける 22 mm球体の RCmaxは吸気相：0.92，中間相：1.01，呼気相：0.97となり，Walkerらが報告し

た DDGでデバイス型よりも同等以上の定量精度を有する結果と一致する[86]．SUVは治療効果判

定にも用いられるため，PET画像と CT画像の位置ずれを確実に小さく出来る呼気での CT 撮像を

実施することでより AMFの効果が期待できる．また，散乱補正MBSC法は，PETのエミッション

データと CTのトランスミッションデータ及びコンプトン散乱のモデルを使用した補正である[87]．

CTデータを基に散乱線の推定が行われるため，3 パターンの呼吸相による CT画像で推定された散

乱線分布はそれぞれ異なる[88]．PET画像と位置ずれのない呼気 CT画像による散乱補正は定量値に

影響を与えないため[89]，安定的な定量精度を担保することができる． 
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(3) 体積評価 

吸気相の CTによる減弱補正を行った PET画像の SUVmaxは他の呼吸相に比べて有意に低い

値を示しており，吸気 CT 撮像は推奨できない．本研究の体積測定において，吸気相は%difference

の誤差が大きい傾向であった．閾値法は体積を過大評価および過小評価するが，以前から放射線治

療計画に展開した有用性が報告されている[90]．DDGの先行研究において，臨床患者 147 例のスキ

ャンを対象とした自由呼吸と深呼気息止めの代謝腫瘍体積に差があることが示されている[79]．

DDG-PET画像を用いた放射線治療計画においても，位置ずれした CTによる減弱補正の影響が考え

られるため，吸気での CT 撮像は推奨されない． 

 

(4) Limitation 

本研究では，肺野を模擬したファントムを用いた検討を行っており，横隔膜付近の集積は

模擬されていない．横隔膜付近では，肺や肝臓などさまざまな臓器の CT値が複雑に存在してお

り，減弱補正による影響が異なることから横隔膜付近における腫瘍は CT 位置ずれの影響を受けや

すい．また，自由呼吸 CTではモーションアーチファクトやドーム状のアーチファクトなどの静止

状態で撮影した CTとは異なった変動因子が含まれる．自由呼吸下での CTの位置ずれが及ぼす影響

に関しては，更なる検討の余地がある． 

 

 

(5) 今後の展望 

本研究では，呼気相に合わせるために，PETデータ量である widthをメーカデフォルト値 50%

で取得していた．AMFを使用することで呼吸性移動を抑制しているが，振幅をシステム分解能以下

に抑えた PETデータを取得する必要があるかもしれない．Daouは 5 mmのシステム分解能を有する

高空間分解能 PET/CT装置の場合，10 mmの呼吸性移動でも 125%空間分解能を低下させるとシミュ

レーションにより述べている[91]．また，呼吸性移動はシステム分解能の 2倍以下で部分容積効果

の影響が強くなり[92]，呼吸移動量よりも小さな集積は，より強くカウント流出の影響が見られる

[93]．NEMA試験で 3.84 mmの高空間分解能を達成する半導体 PET/CT装置を使用しているため

[94]，空間分解能を下げるカウント流出の影響は大きい．したがってそれぞれの施設で使用する

PET/CT装置のシステム分解能を考慮し，AMFのパラメータを適宜変更することで取得する PETデ

ータを最適化する必要があるかもしれない． 
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4.6 結論 

肺野を模擬したファントム実験により，PET/CT装置に新たに搭載された AMFにおいて，

PET画像と CT画像の位置ずれによる影響を明らかにした．NMSE，RC，体積の評価により，呼気

相での CTによる減弱補正を行った PET画像が最も静止画像に近いことが示された．AMFを使用す

る場合，可能な限り呼気息止めにて CT 撮像することが望ましく，吸気での CT 撮像は推奨されな

い． 
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第5章 123I-IMPを用いた脳血流定量法における自動プログラムの開発 

 

 

5.1 脳血流 SPECT検査 

 

 

5.1.1 対象疾患 

脳血流 SPECT検査は，局所脳血流分布を観察することが可能であり，脳血流低下部位検出や

経過観察, 治療効果判定等の客観的評価法に利用されている[95]．対象疾患は，脳梗塞，脳動脈閉

塞・狭窄，一過性脳虚血発作，モヤモヤ病，認知症，てんかん，脳炎，脳腫瘍，および精神疾患で

ある[31]．以前は脳梗塞，脳動脈閉塞・狭窄における診断が最も多く，次いで認知症診断が多いこ

とが報告されていたが，現在では認知症診断における使用が拡大しつつある[96]．認知症診断には

アルツハイマー型認知症，レビー小体型認知症，前頭側頭型認知症, 脳血管性認知症等があるが，

疾患により特異的な集積低下を呈することから，鑑別診断に用いられる[3]. 

 

5.1.2 放射性医薬品 

脳血流 SPECT検査で使用されている放射性医薬品とその特徴を表 5.1に示した．放射医薬品と

して 99mTcで標識された 99mTc-ethyl cysteinate dimer (99mTc-ECD) ，99mTc-hexamethylpropyleneamine 

oxime (99mTc-HMPAO) ，123Iで標識された 123I-IMP の 3剤が臨床で使用されている[96]．それぞれの

医薬品によって詳細な集積機序は異なるが，全ての医薬品において静脈投与後，脳血流脳関門を通

過し，脳実質へ取り込まれることで脳血流を評価することが可能となる[31]． 

 

 

表 5.1 脳血流 SPECT検査に用いられる放射性医薬品 

 

 
 

 

半減期 エネルギー 投与量

 (時間)  (keV)  (MBq)

123I-IMP 13.2 159, 529 軌道電子捕獲 37～222

99mTc-ECD 6 141 核異性体転移 370～740

99mTc-HMPAO 6 141 核異性体転移 370～740

放射性薬剤 壊変形式



 

48  

123I-IMP はアミンと類似した構造であり，アミン受容体に特異的に結合する特徴を有している

[97]． 123I-IMPが静脈内に投与されると，肺動脈から肺へ取り込まれ，肺から徐々に血液中へクリ

アランスされる．クリアランス後，脳へ移送され，初回循環にて約 90%以上が脳内に取り込まれる

ことになる．123I-IMPと他の 2剤における血流追従性を図 4.1に示した．123I-IMPは他の 2剤に比

べ，高血流領域に関しても追従することから，負荷脳血流検査に優れている[29]． 

 

 

 
 

図 5.1 脳血流 SPECTにおける薬剤ごとの血流追従性 

 

 

5.1.3 脳血流定量法 

脳血流定量は，投与したトレーサーの脳への入力量を推定し，脳組織における血流量を算出す

る方法である．脳血管障害においては，脳血流値を客観的に評価することで，治療効果判定や経過

観察に用いられることから，非常に重要な方法である[98]．脳血流 SPECT検査における脳血流定量

法を表 5.2に示した．123I-IMPにおいては，これまで Auto radiography (ARG) 法，Microsphere (MS) 

法等が提案されており，近年，我々の研究室で開発した SIMS法がある[99-101]． 
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表 5.2 123I-IMPを用いた脳血流 SPECT検査における脳血流定量法 

 

 
 

1)  Kuhl DE, et al. J Nucl Med. 1982; 23: 196-203.  

2)  Iida H, et al. J Nucl Med. 1994; 35 (12) : 2019-2030. 

3)  米倉義晴, 他：核医学. 1997; 34: 901-908. 

4)  Tomiguchi S, et al. Ann Nucl Med. 2010; 24: 387-393. 

5)  Kyeong M K, et al. NeuroImage. 2006; 33: 1126-1135. 

6)  Ofuji A et al. Ann Nucl Med. 2016 Apr; 30 (3) : 242-9. 

 

 

5.1.3.1 Microsphere法 

Microsphereとは直径が 1～1000 μmの球状の固体粒子のことを示しており，その粒子が左室

内に投与されると全身循環により各臓器に移送され，毛細血管を詰める状態となり組織内に留まる

ことになる[102]．この現象を仮定したコンパートメントモデルがMicrosphere modelであり，

Microsphere法は，Microsphere modelにより目的臓器の血流量を簡便に定量化する手法である[99]． 
123I-IMPは初回循環で効率的に脳内に取り込まれ，投与早期には脳内からのクリアランスを

無視することが可能であることから，Microsphere modelが成立する．これにより，脳内からのクリ

アランスや再分布などを考慮する必要がなく，簡便に脳血流量を算出することが可能となる. 

Microsphere法における脳血流値 Fの算出方法を式 (5.1) にて示した[99]．動脈中の 123I-IMPを

Ca(t)，流入速度 K1，脳内に取り込まれる放射能 Cb(t)とし，局所脳血流 Fはある時刻 tの脳内放射

能濃度 Cb(t)を時刻 0から t までの動脈中の放射能濃度 (入力関数) の積分値で除したものである． 

 

 

 

 

定量法

Microsphere (MS) 法1)

Autoradiography (ARG) 法2)

Non-invasive MS (NIMS) 法3)

T-plot法4)

Non-invasive ARG法5)

Simple microsphere (SIMS) 法6)

侵襲的

非侵襲的
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𝐹 =
𝐶𝑏(𝑡)

∫ 𝐶𝑎(𝑡)𝑑𝑡F
$

	(𝐾1 = 𝐹) (5.1) 

 

つまり，Cb(t)は SPECT 収集により得られた脳組織局所の放射能濃度で，∫ 𝐶𝑎(𝑡)𝑑𝑡F
$ は一定の速度と

時間で採取された動脈血中の放射能濃度である．持続動脈採血値を用いて局所脳血流値を算出する

式は，次式により導かれる． 

 

 

𝐶𝑏(5) = 𝐹 × & 𝐶𝑎(5)𝑑𝑡
F

$
(5.2) 

 

 

𝑁 × 𝐴 = 𝑅 ×& 𝐶𝑎(𝑡)𝑑𝑡
F

$
(5.3) 

 

 

ここで，Cb(5)はMicrosphere modelが成立する 5分時の SPECT画像に関心領域  (regional of 

interest ; ROI) を設定して求めた脳組織中の放射能濃度 (Bq/min/g), Fは CBF値 (ml/g/min), Ca(t)は動

脈血中放射能濃度 (Bq/ml) そして Rは持続動脈採血速度 (ml/min) である．動脈血から脳に取り込

まれる割合 (抽出率) を補正するため，シリンジ内の放射能濃度 Aに Nを乗算する． 

 

 

5.1.3.2 Simple microsphere法 

Microsphere法では，脳血流量を算出するために被検者に対して，持続動脈採血が必要とな

る．動脈採血は痛みを伴うことから，採血を行わない非侵襲的な定量法が期待されている[103]．こ

れのことから，Simple mircrosphere (SIMS) 法が開発された[101]．SIMS法は，胸部 RI-angiography

上の肺動脈および右左肺に ROIを設定することにより，肺動脈 (Pulmonary artery ; PA) のトレーサ

ー通過量および肺のクリアランス量 Washout ratio (WR) を算出する．これらを掛け合わせることに

より，入力関数とすることで，精度の高い定量法とした． 

PAの ROI設定ならびに時間放射能曲線 (TAC) における投与量推定を図 5.2に示した．PA

における投与量は，TAC下の面積 (Area under the curve ; AUC) とした． 
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図 5.2 肺動脈 TACにおける投与量推定 

 

 

また Lungの ROI設定ならびに TACにおけるWRの算出を図 5.3に示した．Lungにおける

Washoutは，最大カウント値と時間を掛け算した面積に対して，AUCを引き算することにより，

Washoutの割合を推定した． 

 

 

 
 

図 5.3 肺 TACにおけるWR算出 
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これにより，入力関数が式 (5.4) より算出可能となる． 

 

 

&𝐶𝑎(𝜏)𝑑𝜏 = 𝑎 × 𝐴𝑈𝐶RS ×𝑊𝑅 + 𝑏 (5.4) 

 

 

定数 a, bは線形回帰分析を実施することで推定が可能である．この式を用いて，Microsphere model

に当てはめると以下のような式 (5.5) で脳血流値を算出できる． 

 

 

𝑟𝐶𝐵𝐹 =
𝐶𝑏(𝑡)

𝑎 × 𝐴𝑈𝐶RS ×𝑊𝑅 + 𝑏
(5.5) 
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5.2 経緯と目的 

脳血流 SPECT検査を用いた rCBFの測定は，虚血性脳血管障害における脳血流評価に用いられ

ており，治療方針の決定や治療効果判定を判断する重要な検査である[95]．正確な rCBFを測定する

ためには，画像から rCBFを算出するための正確な定量法が必要となる[102]．これまで 123I-IMP，
99mTc-HMPAO，99mTc-ECD SPECTを用いた定量法が提唱されてきた[99,104-107]．123I-IMPにおける

脳血流定量法では，侵襲的定量法である ARG法が臨床で最も使用されてきた．しかしながらこの

ような侵襲的な定量法には，採血による被検者の苦痛を伴うことになる．一方で非侵襲的な定量法

は，簡便で苦痛のない手順が期待できるため，臨床的に有用である[103]．我々は近年，胸部

Dynamic planar画像と脳 SPECT画像を用いた非侵襲的定量法である SIMS法を開発した[101]．SIMS

法は，123I-IMPの薬物動態を考慮した定量法であり，胸部 Dynamic planar画像により PAの AUCと

肺からのWRを用いて入力関数を決定し，脳 SPECT画像に対して解析を行うことで，rCBFを算出

する．本手法においては，PAならびに両肺における ROIを手動で設定する必要がある．手動によ

る 2 種の ROI設定は，SIMS法における入力関数決定の精度および再現性を低下させる可能性があ

る．このことから，SIMS法の入力関数を決定するための全自動 ROI設定アルゴリズムが開発でき

れば，SIMS法における解析精度および再現性の向上が可能となる． 
99mTc-ECD SPECTを用いた Improved Brain Uptake Ratio (IBUR) 法の入力関数決定のため，胸部 

RI-angiography画像を数学的および統計的に解析することで上行大動脈自動 ROI設定プログラム 

(IBUR-auto-ROI) を開発した[108]．123I-IMPは静脈注射後，肺に蓄積され，徐々に全身循環に放出さ

れる[29]．一方で，99mTc-ECDは肺に蓄積することなく循環する．99mTc-ECDと 123I-IMPは薬剤注入

から全身循環までの薬物動態が異なるため，この 99mTc-ECD SPECTにおける自動プログラムを

SIMS法に適用することは困難である．IBUR-auto-ROIは，上行大動脈画像抽出と ROI 位置決定プロ

グラムから構成されていた[108]．しかしながら，PAにおける 123I-IMPの血行動態は上行大動脈と

は異なるため、SIMS法の PA画像抽出に上行大動脈画像抽出プログラムを適用することはできな

い．さらに SIMS法では PA ROI設定プログラムに加え，肺 ROI設定プログラムも合わせて必要で

ある．PAと肺を含んだ胸部 Dynamic planar画像のフレームは，それぞれ画像上の各特徴量を用いる

ことで抽出することが可能である．また肺 ROIの位置設定は、画像上の肺野の重心を利用して決定

することになることから，123I-IMP固有の全自動入力関数決定プログラムを開発することが可能で

ある． 

したがって本研究の目的は、SIMS法における全自動入力関数決定プログラムを開発し、その臨

床的有用性を確認することである。 
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5.3 原理 

 

5.3.1 プログラム構成 
123I-IMPの動脈血中濃度は，123I-IMP胸部 RI-angiography画像における PAのカウントと肺から

の washout カウントの解析により推定する．SIMS法の入力関数は，PAと左右の肺に ROIを設定

し，PAと積算肺WRの AUCを用いて決定した．SIMS法における全自動入力関数決定プログラム

の概要図を図 5.4に示した．入力関数決定プログラムでは，この PAと肺の 2 種の ROI設定を行

い，肺WR 計算および入力関数決定を行うプログラムとして開発した．プログラムは，RI-

angiography画像の標準化をおこなった後に，画像選択，右心系 PA画像の抽出，PA 候補領域の決定

および PA ROI設定，肺 ROI設定およびWR算出のステップで構成されている． 

 

 

 

 
 

図 5.4 全自動入力関数決定プログラムの概要図 

 

 

 

 

 

5.3.2 RI-angiography画像の標準化 

胸部 RI-angiography画像における位置やピクセルサイズ等は，被検者や使用しているガンマ

カメラによって異なるため，解析に不具合を生じさせる可能性がある．このため RI-angiography画

像の標準化は，IBUR法の自動 ROI 設定プログラムの一部を用いて実施した．すべての胸部 RI-

angiography画像のピクセルサイズは，線形補間を用いてボクセルを分割しない最小のサイズである

2.21 mmに変換された． 
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5.3.3 画像選択 

PAと肺 ROI設定を行う前に，PAおよび肺が描出されている胸部 RI-angiography画像を選別

する必要がある．標準化された胸部 RI-angiography画像に対して全領域に ROIを設定した．ROI内

の平均カウントによる時間活性曲線 (TAC) を求めた．図 5.5に TACを示した． 

 

 

 
 

図 5.5 胸部 RI-angiography画像全体の TAC 

 

 

この曲線の特徴を解析することで，静脈相，右心系 PA相，肺野相の 3相を決定した．測定した

TACで最大カウントのフレームは，鎖骨下静脈から下行大動脈への 123I-IMPの流れ (静脈相) を示

していた．ピークとなったフレーム後、数秒間 TACは変化せず，その後急速にカウント減少を呈し

た．ピークからカウント減少までの間には，それぞれ静脈相と動脈相 (右心系 PA相) を含むことに

なる．静脈相は鎖骨下静脈，下大静脈，右心房，PA，肺動脈分岐部などを描出した画像である．ま

た動脈相は，左心房，左心室，大動脈弓を描出した画像である．その後，TACは徐々に減少してい

く．右心系 PA相のフレーム終末は，TACの一次微分曲線値が一定となる最初のフレームに決定し

た．ここからのカウント変動が安定したフレーム (40〜60秒の RI-angiography画像) は，肺野相を

示している．この相では，123I-IMPが肺にトラップされているため，一次微分曲線値はほぼ一定で

あった． 
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5.3.4 右心系 PA相画像の抽出 

静脈相および肺野相の画像は，これらの各フレームを加算することにより抽出した．また右

心系 PA相の画像においては，すべてのフレーム画像から静脈相および肺野相の画像を減算するこ

とにより抽出した (図 5.6) ． 

 

 

 
 

図 5.6 右心系 PA相の抽出 

 

 

5.3.5 PA 候補領域決定および PA ROI設定 

最大カウントの 85% 閾値を設定した P-tile法を右心系 PA相の画像に適用し，2値化画像を

作成した．PA 候補領域は，画像上の x方向のプロファイルカーブを用いて決定された．このプロフ

ァイルカーブは x方向の画素値を加算したもので，図 5.7のように 2つのピークを持つことにな

る．PA 候補領域は，2 ピーク目の最大値を中心に± 2画素 (4.42 mm) の領域とした．最終的な PA

における ROI 位置は，PAの候補領域内の重心位置に設定し，ROIは円形とし，その半径は PAの大

きさを超えないように設定した． 

 

 

 
 

図 5.7 PA描出画像における ROI決定過程 
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5.3.6 肺 ROI設定およびWR算出 

最大カウントレベルの 40%閾値に設定した P-tile法を肺野相画像に適用し，2値化画像を作成

した．作成した 2値化画像上に存在する 2つの大きな領域を，それぞれ左肺野と右肺野と定義し

た．続いて，2つの肺野のそれぞれから重心を決定し，矩形 ROI (10×15 ピクセル) を設定した (図

5.8) ．肺 ROIを設定することで，左右肺の TACを求め，両肺の平均値を元にWRを算出した．注

射 2分後の TACは，指数関数のフィッティングにより推定した． 

 

 

 
 

図 5.8 Lung-ROI決定における画像処理変化 
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5.4 方法 

 

5.4.1 対象および撮像条件 

全自動入力関数決定プログラムの開発には，熊本大学医学部附属病院で 123I-IMP胸部 RI-

angiographyと SPECT検査を受けた 9 例 (男性 5 例，女性 4 例，平均年齢 64.2歳) の画像を使用し

た．またプログラム検証には，川崎医科大学附属病院で 123I-IMP胸部 RI-angiographyと SPECT検査

を受けた連続 34 例 (男性 23 例，女性 11 例，平均年齢 59.6歳) の画像を使用した． 

いずれの患者も肺疾患は有していなかった．川崎医科大学附属病院および熊本大学医学部附属

病院における施設倫理委員会にて，それぞれ承認され，患者のインフォームドコンセントの要件を

免除している．また画像データは，ヘルシンキ宣言および各施設倫理委員会の規定に基づき、すべ

て匿名で取り扱われた． 
123I-IMP画像は各施設で SPECT装置 (Millennium VG, GE, USA：熊本大学病院，E-cam, 

Siemens, Germany：川崎医科大学附属病院) を用いて行われた．川崎医科大学附属病院) を用いて行

った．122 MBqの 123I-IMP投与後，低エネルギー高分解能 (Low energy high resolution : LEHR) コリ

メータを備えた検出器を用いて，胸部の 123I-IMP Dynamic planar画像を 2分間 (1秒/フレーム，

128×128マトリックス) 収集した．ピクセルサイズはそれぞれ 2.21 mmおよび 4.00 mmであった．

投影データには，メインウィンドウ 160 keV±20%，サブウィンドウ メインウィンドウに隣接した

±7%に設定し，TEW法による散乱補正を行った．Dynamic Planar画像では，減衰補正は行わなかっ

た．SPECTは LEHR コリメータを用いて 25分のMid-scan timeで実施した．Projectionデータは検出

器を 360°連続回転させて 20秒ごとに取得した (60 step/360°/20 s, 128 × 128 matrix) ．SPECT画像は

OSEM法 (4サブセット，40反復) を用いて取得した．減衰補正は機器に依存しない画像を得るた

めに，SPECT画像の閾値により頭部表面から輪郭を抽出し，Chang法を用い，減弱係数 0.12/cmに

て行った．後処理フィルタには、Butterworthフィルタ (cutoff 0.5 cycles/cm、order 8) を使用した。 

 

5.4.2 解析方法 

ヒストグラム法における ROI 中心座標と自動法における ROI 中心座標と比較し, 自動法の整合

性を明らかにした．ヒストグラム法は，肺動脈のヒストグラム解析により最大カウント位置を決定

し、ROI 中心とした．自動法で設定した ROIを用いて SIMS法で求めた脳梁部の rCBF 値を，ヒス

トグラム法で設定した ROI を用いて求めた rCBF値と比較した．すべての SPECT画像は，rCBF値

を客観的に推定するために，解剖学的に標準化された CBF SPECT画像に 3次元定位 ROIテンプレ

ート (Three-dimensional stereotaxic ROI template : 3DSRT) を用いて解析した．本研究では，rCBF値

を各セグメントの平均値とした．Dynamic画像における ROIの設定から入力関数の算出までは，パ

ーソナルコンピュータ (PC)  (Precision T7500, Dell, USA) にインストールした C++を用いた独自の

解析ソフトウェアにより自動的に行った．全自動入力関数決定プログラムを組み合わせることによ

り，全自動 SIMS プログラムを構築した．rCBF解析は PCを使用して行った． 
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5.5 結果 

 

自動法とヒストグラム法における PA ROI 位置の違いを図 5.9にて示した．自動法とヒストグ

ラム法の一致率は 94% (32/34) であった．ROI 位置の平均差は，X方向で±1 ピクセル (2.2 mm) ，Y

方向で±3.5 ピクセル (7.7 mm) であった． 

 

 

 
 

図 5.9 ヒストグラム法と自動 PA -ROIの差の分布 

 

 

表 5.3は，自動法とヒストグラム法における肺の ROI 位置の差を比較したものである．ROI 位

置の差の平均は，右肺領域で x方向に± 0.56 ピクセル (1.3 mm) 、y方向に± 3.11 ピクセル (6.9 mm) 

であった．左肺の平均差は x方向で± 0.6 ピクセル (1.3 mm) 、y方向で± 2.6 ピクセル (5.7 mm) で

あった．自動法とヒストグラム法の一致率は 91% (31/34) であった． 
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表 5.3 自動 PA-ROIの一致状況 

 

 
 

 

図 5.10は，自動法とヒストグラム法による PA AUCの関係を示した．これらの独立した手法

で得られた個々の AUCは，良好な相関を示していた (r = 0.91，p < 0.01) ． 

 

 

 
 

図 5.10 ヒストグラム法と自動 ROIの入力関数の関係 

 

 

図 5.11は，自動法とヒストグラム法によるWashout rate (WR) の関係を示した．これらの独立

した手法で得られた個々のWRは，良好な相関を示していた (r = 0.96，p < 0.01) ． 

 

症例数 34

一致 31

不一致 3

一致率 91%
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図 5.11 ヒストグラム法と自動 ROIのWRの関係 

 

 

図 5.12は、自動とヒストグラム法の測定による rCBF測定値の関係を示した．これらの独立し

た手法で得られた個々の rCBF値は、良好な相関を示していた (r = 0.97, p < 0.01) ． 

 

 

 
 

図 5.12 ヒストグラム法と自動 ROIによる rCBFの関係 

 

 

最後に，開発した自動 SIMS法における総解析時間は 1〜2分であった． 
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5.6 考察 

胸部 RI-angiography画像に対する解析により，PA領域と肺領域の 2つの ROI設定プログラム

を構成する全入力関数自動決定プログラムを開発した．このプログラムは別の SPECT装置で得られ

た患者画像を用いて検証されたが，本プログラムの ROI設定精度は 90%以上であった． 

自動 PA ROI設定プログラムでは，すべての加算フレーム画像から静脈相および肺野相画像を

減算して，右心系 PA相を求めた．胸部 RI-angiography画像の TACを全画像 ROIで解析することに

より，静脈相、肺野相の両画像を容易に決定することが可能であった。PA 候補領域は，画像上の x

方向のプロファイルカーブを用いて決定した．この曲線は，x方向の画素値を加算して得られたも

ので，2つのピークを持つ． 

PA ROIは胸骨の減衰を避けるために設定し，真値に近いカウントは肋骨の間から得ることが

できる．そのため，本プログラムでは入力関数の過小評価を低減することが可能である． 

この入力関数の自動決定方法は，簡便な画像位相解析とプロファイリング処理であり，本プロ

グラムの最も大きな特徴である．IBUR法の上行大動脈 ROI自動設定プログラムでは，数学的・統

計学的な解析が必要であった．したがって，SIMS法の全自動入力関数決定プログラムは，IBUR法

のそれとは根本的に異なるものである． 

このプログラムでは，3 症例における PA 位置を決定することはできなかった．これらの患者

は 123I-IMPのボーラスの遅滞が起こったことが原因である．そのため，右心系 PA相画像の範囲が

推定範囲と一致しなかった．しかし，この問題は右心系 PA相の推定範囲拡大により解決が可能で

ある． 

肺 ROI設定プログラムでは，P-tile法を用いて肺の領域を抽出した．肺野の矩形 ROI (10×15

ピクセル) は，肺野の重心上にそれぞれ設定した．ヒストグラム法による ROI 位置は自動 ROI 位置

と異なっていた．しかし，それぞれの ROIは肺野上に設定され，ヒストグラム法 ROIによるWRは

自動 ROIによるWRとほぼ同等との結果となった．このことは，矩形 ROIを用いた肺 ROI設定プ

ログラムが臨床において，適用可能であることを示唆していた． 

また SIMS プログラムの完成に要する総時間は，既存の解析プログラムを用いた解析で 20～

30分かかるのに対し，1～2分であった．したがって，本プログラムは核医学検査のスループットの

効率を上げることが可能となる． 

本研究では，肺疾患のない症例画像のみを使用した．肺疾患は肺における 123I-IMPの初期動態

に影響を与えることが知られている[109]．したがって，SIMS法は肺疾患のない患者に対して適用

する必要がある． 

Romonahengらは，123I平面ファントム画像の定量精度が 13％以下であることを報告している

[110]． SIMS法における全自動入力関数決定プログラムは，Planar画像を解析して開発されたもの

である．したがって，本プログラムの定量精度は，その報告とほぼ同等となる． 
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今後の展望 

IBUR法の自動 ROI設定プログラムは，肺クリアランス解析を行わない高ドメイン 99mTcリガ

ンド投与に有用である．一方，このプログラムは低線量の 123Iリガンド，あるいは 123Iと 99mTcリガ

ンドを肺クリアランス解析しながら投与する場合に有効である[101]．したがって，これらの技術は

すべての非侵襲的定量的核医学検査に適切に適用することができる． 

 

 

5.7 結論 

胸部 RI-angiography画像に対する解析により，PA領域と肺領域の 2つの ROI設定プログラム

からなる SIMS法における全入力関数自動決定プログラムを開発した．本技術により，123I-IMP非侵

襲的脳血流定量検査の患者へのスループットが向上した． 

  



 

64  

第6章 111In-pentetreotideを用いた新たな定量法の開発 

 

 

6.1 ソマトスタチン受容体シンチグラフィ 

 

6.1.1 神経内分泌腫瘍 

 ソマトスタチン受容体シンチグラフィ (Somatostatin receptor scintigraphy ; SRS) の対象疾患

は，内分泌細胞に由来する神経内分泌腫瘍 (Neuroendocrine neoplasm : NEN) である．NENは全身に

発生する腫瘍であり，特に消化器にて発生頻度が高いことが知られている[111]．本疾患は人口 10

万人に 3～5 人の新規患者が年間に発生する希少疾患であるが，患者数が年々増加していることも疫

学調査で報告されている[112]．膵・消化管における NENのWHO分類を表 3に示した[113]．病理

学的所見である核分裂像数や Ki-67指数により，腫瘍の分化度が高い腫瘍を Neuroendocrine tumor  

(NET) ，分化度の低い腫瘍のことを Neuroendocrine carcinoma (NEC) と大きく 2 種類に分類され，

NETはさらに核分裂像数や Ki-67指数に応じ，G1 ~ 3の 3段階に分類される． 

 

 

表 6.1 膵・消化管における NENの分類 

 

 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

分類 核分裂像数 Ki-67 (%) 分化度

NET G1 < 2 ≦	2
NET G2 2 〜 20 3 〜 20

NET G3 < 20 < 20

NEC < 20 < 20 低

高
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6.1.2 放射線医薬品 

 

6.1.2.1 111In-pentetreotide 

現在、日本国内では NENに対する診断として，形態的な診断である CT、MRI 等に加えて機

能的な診断である 111In-pentetreotideを用いた SRSが行われている[23]．神経内分泌腫瘍に対する

111In-pentetreotide の化学式および集積機序を図 6.1に示した．111In-pentetreotideは，ソマトスタチン

の類似体であるオクトレオチドに放射性同位元素 111Inを標識した薬剤であり，NENに多く発現し

ているソマトスタチン受容体 (Somatostatin receptor ; SSTR) ，特にサブタイプ 2, 3, 5に対して特異的

に結合する[24]．この集積分布をガンマカメラにて画像化することで NENの位置を確認することが

可能である．SSTRは，正常組織にも発現していることから，111In-pentetreotideは肝臓や脾臓，腎臓

および腸管などに生理的集積として集積する[114]． 

 

 

 
 

図 6.1 111In-pentetreotideの化学式と集積機序 

 

 

6.1.2.2 68Ga-DOTATATE，68Ga-DOTATOC，68Ga-DOTANOC 

近年，神経内分泌腫瘍に対する放射性医薬品として，68Ga-DOTATATE，68Ga-DOTATOC，
68Ga-DOTANOCの 3 種の PET製剤が開発された．これらの 3 種の薬剤は 111In-pentetreotideと同様に

オクトレオチドに放射性同位元素 68Gaを標識していることから，SSTRのサブタイプ 2に特異的に

結合するが，68Ga-DOTATATE，68Ga-DOTATOC，68Ga-DOTANOCはそれぞれ異なる親和性を持っ

ている[115]．68Ga-DOTANOCはサブタイプ 3，5に対して，68Ga-DOTATOCはサブタイプ 5に対し

て良好な親和性を示す．これまで神経内分泌腫瘍に対する核医学検査は，111In-pentetreotideを用い

た SRSが主流であったが，昨今では原発病変，リンパ節転移，骨転移，肝転移，腹膜病変において

描出能に優れているため 68Ga-DOTATATE，68Ga-DOTATOC，68Ga-DOTANOCを用いた検査が推奨

されている[116]． 
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6.1.2.3 177Lu-oxodotreotide 
177Lu-oxodotreotideは，ペプチド受容体放射性核種療法  (Peptide receptor radionuclide therapy ; 

PRRT)  に用いられる薬剤であり，111In-pentetreotideと同様のオクレオチドにβ線放出核種である

177Luで標識した薬剤である[24]．111In-pentetreotideと同様の体内挙動を見せるため，177Luによる治

療前に SRSでの SSTR発現確認が可能である[117]．日本国内においては，2021年 6月に放射性医

薬品 177Lu-oxodotreotideとして薬機法の承認がされた．177Lu-oxodotreotideによる PRRTは，中腸

NEN 患者を対象とした海外第Ⅲ相試験が実施されており，中腸 NENにおける標準治療に対して

177Lu-oxodotreotide投与群で有意な延長 (8.4 mo for the control arm vs. not reached for 177Lu-

DOTATATE; hazard ratio of 0.21%–95% confidence interval, 0.13–0.33) を示した[118]．また海外第Ⅲ相

試験における患者選定では，あらかじめ SRSにより視覚的評価法である Krenning scoreが 2 以上で

あることが条件となっている． 

 

 

6.1.3 評価指標 Krenning score 

NENにおける SSTR発現を客観的に評価するため，SRS画像における集積に対する視覚的評価

Krenning scoreが考案された[27]．Krenning scoreの評価方法を表 6.2に示した[27]．本手法は，正常

な細胞にも SSTR発現が起こることから，その代表的な肝臓，脾臓の生理的集積に対する NENの相

対的な集積度合いを 5段階に分ける手法である．しかしながら，SRSの一般的な偽陽性の局在は

10％程度と報告されていることから，評価は適切な臨床状況 (血清クロモグラニン A，尿 5-HIAA，

腫瘍グレードなど) を含めて行う必要がある[119]．また Krenning scoreは，68Ga-DOTATATE 

PET/CT 検査などによるソマトスタチン受容体イメージングでも使用の可能性が報告されている

[120]． 

 

 

表 6.2 Krenning score 

 

 
 

スコア 強度

0 集積なし

1 集積はあるが、低い

2 肝臓の集積と同等もしくはそれ以下

3 肝臓の集積より高い

4 脾臓の集積より高い
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6.2 経緯と目的 

神経内分泌腫瘍 (Neuroendcrine neoplasm ; NEN) は，10万人に 2.5 人に発症する疾患であり，希

少疾患として扱われている[121]．本疾患は，疫学調査により患者数が年々増加していることが報告

されている[112]．現在，NENに対する診断は，形態的な診断である CT，MRIに加え，機能的な診

断である 111In-pentetreotideを用いた核医学検査 (Somatostatin receptor scintigraphy ; SRS) が行われて

いる[23]．この検査は，NENに多く発生するソマトスタチン受容体 (Somatostatin receptor ; SSTR) の

サブタイプ 2，3，5に対して特異的に 111In-pentetreotideが結合することで，NENに集積し，その集

積をガンマカメラにて画像化する検査である[24]． 

SRSは，局所診断ならびに転移診断としての使用，ソマトスタチン受容体の発現確認等での使

用が推奨されている[25]．また，111In-pentetreotideと同様のリガンドを使用し，放射性核種の 177Lu

や 90Yを合成することで，同様の機序を用いた β 線治療がすでに行われている[118]．SRSは，β 線

治療による治療の有効性に影響を与えるソマトスタチン受容体の量を確認できる重要な検査であ

り，これからの核医学分野に期待される”Theranostics”に寄与することができる[122]．現在，SRSは

定量法が確立していないため，視覚的評価である Krenning scoreが一般的に用いられている[27]．
177Lu-DOTATATEを用いた臨床試験では，SRSにて Krenning scoreが 2 以上の症例に対し，治療を

行うことが基準となっている[122]．Krenning scoreは，主観的な視覚スコアであり，再現性が保たれ

ない可能性がある[123]．SRSを用いた診断の質の向上には，客観的に評価可能な定量法の開発が必

要不可欠である． 

Itoらが行った NENを対象とした疫学調査では，腫瘍径 (1 cm 以上) とリンパ節転移の間に有

意な相関 (p = 0.01) が認められており，1 cm 以上の NENを確認することは臨床上，非常に重要で

ある[124]．しかし，SRSにおいては，SPECTの分解能による部分容積効果を大きく受けることによ

り，2 cm未満の腫瘍に対するアクティビティを正確に評価することが困難となっている[120]．

SPECTにおいては，部分容積効果 (Partial volume effect ; PVE) 補正を行うため，リカバリ係数 

(Recovery coefficient ; RC) を用いた方法が立案されている[125]．この方法を適用することで，SRS-

SPECTにおける PVEの問題を解決し，微小病変でも安定した定量値を算出できると考える． 

また，SPECTにおいてエネルギーウィンドウの設定は，散乱補正やカウント量に影響を及ぼす

ことから，定量精度に影響を及ぼす因子である[126]．99mTcを用いた研究において，エネルギーウ

ィンドウの最適化を行うことで，定量精度が向上したことが報告されている[127]．SRS-SPECTは，
111Inの 2つのエネルギーピーク 171 keV，245 keVを用いた画像化が一般的に実施されている[128]．

これらのピークは, ガンマカメラの計数効率に差があり，かつコリメータにおける隔壁通過の度合

い，散乱補正の精度，カウント量などが異なることから，エネルギーウィンドウを合算して使用す

ることは，定量精度への影響が懸念される[129]．新たな定量法には, PVE補正に加え，エネルギー

ウィンドウを選別することで，より高精度な定量法が開発可能である． 
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本研究の目的は，111In-pentetretide SPECT/CTにおけるファントム試験にて算出した RCを用い

る PVE補正とエネルギーウィンドウの選別を行い，定量精度の高い新たな定量法を開発することで

ある． 
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6.3 方法 

 

6.3.1 撮像条件 

SPECT/CT装置は，Symbia Intevo 16 (Siemens Medical Solution，Erlangen，Germany) ，コリメー

タは低中エネルギー汎用型コリメータ (Low Middle Energy General Purpose ; LMEGP) を使用した．

収集に使用したエネルギーウィンドウは，メインウィンドウを 172 keV±7.5%, 247 keV±7.5%，サブ

ウィンドウを 172 keVに対して lower側に 15%，upper側に 8%に，247keV に対して lower側に 10%

に設定した (図 6.2) ． 

 

 

 
 

図 6.2 11Inにおけるエネルギースペクトル. 

 

 

マトリクスサイズは 128×128，拡大率を 1.0とし，ピクセルサイズは 4.8 mmとした．収集角度は，

6度 stepとし，1step 40秒の計 20分の撮像時間で収集した．再構成法は，Flash 3Dを用い，12 

iterations，6 subsetsにて再構成を行った．またガウシャンフィルタは 9.6 mmを使用した．散乱線補

正は，171 keV側で TEW法，245 keV側で DEW法をそれぞれ適用した．減弱補正は，CT減弱補正

を使用した．減弱補正に使用した CTは，管電圧 130 kV，80 mAsで適応型線量変調法 (CARE Dose 

4D) を用い，SPECT 撮像の後に収集した．CTデータは 3 mmのスライス厚に再構成し，ミディア

ムシャープカーネルとアッテネーションカーネル (それぞれ B50sと B31s) を用いた．すべての画像

解析には, Daemon Research Image Processor (DRIP; Fujifilm Toyama Chemical Co., Ltd., Tokyo, Japan) ．

ならびに OsiriX software (Pixmeo, Bernex, Switzerland) を使用し，解析を行なった． 

 

 

 



 

70  

6.3.2 Phantom studies 

 

6.3.2.1 ファントム作成 

各光電ピークにおける検討は，ファントム実験にて行った．上腹部を模擬するためファント

ムは，NEMA IECボディファントム (Data Spectrum, NC, USA) を用いた．ファントムには，径 37，

28，22，17，13，10 mmの Hot sphereと径 44 mmの Lung insertが配置されている．111In-

pentetreotideにおける人体での 24時間後の腎臓排泄率は 85%であり，かつ全身に対する上腹部の

uptakeが 60-70%程度である[128]．したがって 24時間後の 111In-pentetreotideの体内残留率は，およ

そ 20 MBqである．このことを考慮し，ファントム全体に 111In溶液が 13 MBq封入した (図 6.3) ． 

 

 

 
 

図 6.3 NEMA IEC Bodyファントムにおける 

a) lung insert b) hotsphere (φ37,28,22,17,13,10 mm) の位置 

 

 

また定量値を算出するために必要な校正定数 (Cross Calibration Factor ; CCF) の測定を実施し

た．CCF用のファントムには 95 mm 径 1170 ml容量の市販のポリエチレンボトルを用いた．ボトル

は，111In溶液を 3.47 kBq/mL封入し，測定を実施した． 

 

 

6.3.2.2 解析方法 

 SPECT/CT画像は, メインウィンドウ 172 keV±7.5%, 247 keV±7.5%においてそれぞれ取得した

画像 (171 keV-image, 245 keV-image) ，および 2つのウィンドウを合算した画像 (sum-image) の計 3

種類を使用した．各ウィンドウにおける部分容積効果を調べるため，RCを求めた．また，求めら

れた RCを用いて，部分容積効果を補正した新たな定量値 Indium uptake index (IUI) の算出を行なっ

た． 
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 各ウィンドウの SPECT画像における Hot sphere，Lung insertに対して VOIを配置した．VOI

の形状は，Hot sphereで球状，Lung insertで円筒状の VOIで配置した (図 6.4) ．PET検査では，The 

peak of standardized uptake value (SUVpeak) が有用であることが多くの研究で示されている

[130,131]．そこで，本研究では，集積のピーク値を用いて定量値を算出した．各 Hot sphereと Lung 

insertの VOI内 1 cm3の平均カウントの最大値を測定し，ピークカウントとした．Jonsson らは，

バックグラウンド活性の有無により RCが異なることを示した[132]．バックグラウンド活性の相互

作用を低減するため，本研究では RC 計算の分母を真の活性ではなく，44mm 集積のカウントとし

た．RCは以下のように算出した． 

 

 

 

 
 

図 6.4 a) lung insert, b) hotsphereに対して ROI 配置 

 

 

 測定したピークカウントより部分容積効果の影響を推定するため, RCを以下の式 (1) にて算

出した． 

 

 

𝑅𝐶	 = 	 @()*+,!	
@()*+,..

 ………  (1)  

 

 

ここで，𝐶J<E*,TTは 44 mmの Lung insertにおけるピークカウント，𝐶J<E*,%	は各 Hot sphereのピークカ

ウントとした．また，算出した RCと Hot sphere，Lung insertの直径との関係を元に，60点の RCが

観察可能となるよう，各実測値同士の間にスプライン補間を行った．スプライン補間には，プログ

ラム言語 pythonにて自作したプログラムを用いた．測定した 3つの RCに対して，その差を調べる

ためにWilcoxonの符号付順位和検定を行った．なお有意差の水準は p = 0.05とした． 
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各ウィンドウにおける ROIで算出された Hot sphere，Lung insertのピークカウントに対し，算出し

た各ウィンドウの径に合わせた RCでそれぞれ割ることにより，44 mmの直径以下の集積に対する

部分容積効果を補正することが可能である. また，定量値は患者の投与量や体重の影響を受けるた

め，定量値の算出には患者の投与量や体重を考慮する必要がある. 体重や投与量に依存しない定量

値の算出には，SUV法が一般的に用いられている[133]．今回，算出する定量値 (Indium uptake 

index ; IUI) では，その算出方法を参考にした．各 Hot sphereと Lung insertの IUIは，式 (6.1) のよ

うに計算した． 

 

 

𝐼𝑈𝐼	 = 	

𝐶J<E*	%,<(<LUV
𝑅𝐶%,<(<LUV

	

𝐷𝑜𝑠𝑒	𝑟𝑎𝑑𝑖𝑜𝑎𝑐𝑡𝑖𝑣𝑖𝑡𝑦(𝐵𝑞)
𝑊𝑒𝑖𝑔ℎ𝑡	(𝑔)

× 	𝐶𝐶𝐹 (6.1) 

 

 

ここで，𝐶J<E*	%,<(<LUVは各ウィンドウにおける各 Hot sphereのピークカウント，𝑅𝐶%,<(<LUVを各ウィ

ンドウにおける径に合わせた RCとし，𝐷𝑜𝑠𝑒	𝑟𝑎𝑑𝑖𝑜𝑎𝑐𝑡𝑖𝑣𝑖𝑡𝑦を実際にファントムに封入した放射能量  

(Bq) ，𝑊𝑒𝑖𝑔ℎ𝑡をファントムの重量 (g) とした．CCFは，ボトルに封入した放射能濃度と SPECT画

像からのカウントにより算出した値とした． 

本研究では，径 20 mm 以下の集積のアクティビティを正確に測定できるかを確認するため，17 

mm球体に対する検討を行った．17 mm球体に対し，IUIならびに従来法である SUVを算出した． 

また理想的な定量値と算出した定量値の差を確認するため，%differenceを算出した．% differenceは

式 (6.2) のように算出した． 

 

 

%	𝑑𝑖𝑓𝑓𝑒𝑟𝑒𝑛𝑐𝑒	 = 	
𝐼𝑛𝑑𝑒𝑥L<Q − 𝐼𝑛𝑑𝑒𝑥DEG

𝐼𝑛𝑑𝑒𝑥L<Q
	× 	100 (6.2) 

 

 

ここで，𝐼𝑛𝑑𝑒𝑥L<Qは，定量値 IUIおよび SUVのそれぞれの理想的な値 (IUI, SUV = 8.8) ，𝐼𝑛𝑑𝑒𝑥DEG

は，計算によって算出された定量値 IUIおよび SUVとした． 
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6.3.3 Case study 

 

6.3.3.1 対象症例 

使用した症例は, 公益財団法人がん研究会有明病院にて 2016年 4月から 2020年 3月までにソ

マトスタチン受容体シンチグラフィを施行したうちの 14 名 (17部位) の患者を対象とした．4 名が

正常肝，7 名が肝転移 (膵臓腫瘍 2 名を含む) ，5 名が膵臓・頭部・体部腫瘍 (肝転移 2 名を含む) 

であった (表 6.3) ．すべての症例で，111In-pentetreotide (Octreoscan ; Fujifilm Toyama Chemical Co., 

Ltd., Tokyo, Japan) が投与され，投与量は 180.1 ± 14.8 MBqであった．症例の選択基準は，111In-

pentetreotide投与 24時間後に SPECT/CTを少なくとも 1bed施行していること，肝臓正常例では，

SPECT/CT 以外のモダリティにて肝臓に病変がないこと，肝臓転移例ならびに膵頭部および膵体部

腫瘍例では, SPECT/CTにて病変部に集積が確認できたこととした．本臨床試験は，がん研有明病院

の倫理委員会で承認された (承認番号：2020-1171) ．これらの臨床データはレトロスペクティブに

解析されたものであり，その結果は今後の治療方針の決定に影響を与えるものではない． 
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表 6.3 対象症例の特徴 

 

 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

症例 年齢 性別 腫瘍部位 病変径 (mm) Krenning
score T/B

1 61 F 膵臓 35 4 20.62

2 68 F 膵臓 30 4 64.2

3 52 M 膵臓 44 3 17.85

4 56 F non (正常肝) - 2 -

5 79 M non (正常肝) - 2 -

6 36 M non (正常肝) - 2 -

7 63 F non (正常肝) - 2 -

8 50 M 肝臓 25 3 7.41

9 61 F 肝臓 13 3 5.53

肝臓 10 3 3.13

膵臓 35 4 29.33

10 65 M 肝臓 11 3 2.72

肝臓 > 44 4 23.45

11 42 M 肝臓 14 3 2.2

12 58 F 肝臓 13 3 2.18

13 61 F 肝臓 > 44 4 15.64

14 83 M 肝臓 30 3 3.96
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6.3.4 解析方法 

ファントム試験にて求めた RCならびに CCFを用いて，定量値 IUIを肝臓正常例，肝転移，膵頭

部および膵体部腫瘍を持つ症例にて算出した． 

肝臓正常例における IUIの算出には，目視にて症例画像の肝臓部分に肝臓を囲える大きさの ROI

を設置した (図 6.5a) ． 

 

 

 
 

図 6.5 正常肝臓と腫瘍部における ROIの設置方法 

 

 

得られたピークカウント，症例毎の投与量，体重を用い，肝臓領域における IUIを各ウィンドウで

算出した． 

肝転移や膵頭および膵体部腫瘍における集積に対し，腫瘍の大きさに合わせた ROIを設定し，腫

瘍におけるピークカウントを測定した (図 6.5b) ．直前の CTおよびMRIより腫瘍の大きさの測定

した．測定した各腫瘍の長径を元に，RCを選択し，ピークカウントを用いて IUIを算出した． 

全ての検証症例における腫瘍の集積に対し，表 4.2に基づき Krenning scoreを決定した．また，肝

臓正常例に関しては，Krenning scoreの基準に基づき，score 2とした．この決定した Krenning score

と IUIとの関係を相関係数にて明らかにした． 

算出した各エネルギーウィンドウの IUIに対し，群間の差を確認するために Friedman検定を実施し

た．なお有意差の水準は p = 0.05とした．また Krenning scoreと IUIとの関係を明らかにするため

に，ボックスプロット解析の実施ならびにスピアマンの順位相関係数を算出した．なお有意差の水

準は p = 0.05とした．すべての統計解析には, Easy R (自治医科大学附属さいたま医療センター) ，R

用のグラフィカル・ユーザー・インターフェース (The R Foundation for Statistical Computing, Vienna, 

Austria) [134]を使用した． 
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6.4 結果 

 

6.4.1 Phantom studies 

各ウィンドウで収集した SPECT画像の横断像を，図 6.6で示した． 

 

 

 
 

図 6.6 各ウィンドウ a) , d) 171keV, b) , e) 245keV, c) , f) sumにおける 

NEMA IEC Body Phantom 

 

 

245 keV-imageに比べ，171 keV-imageはバックグラウンド領域におけるノイズが比較的多

い．また各球体の描出能においては，171 keV-image，245 keV-imageの間に大きな差は見られず，

Lung insertは 245 keV-imageでより均一性のある円形を保っていた． 

各ウィンドウでの NEMA IEC Bodyファントムより求められた RCに対してスプライン補間

後のグラフを図 5.7に示した． 
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図 6.7 集積の直径と RCの関係 

 

 

ウィンドウに限らず, 部分容積効果の影響により，徐々に RCが下がる傾向となり，13mm

および 10 mm球の RCはほぼ同等の結果となった．171 keVにおいて, 球のサイズが 37 mmで RC

は 1.0付近に達したが，その他のウィンドウでは 44 mm まで 1.0に達しなかった．これら 3 種類の

RC曲線に対して，有意な差が確認された (p < 0.005) ． 

各ウィンドウにおける 17 mm 径 Hot sphereでの IUI，SUVにおける% differenceを表 5.4に示

した．事前に求められた RCを用いることで，IUIでのエネルギーピーク間の差は，ほとんどなくな

る結果となった．SUVが 50%以上の過小評価であった一方で，実際の放射能量から算定される IUI 

= 8.8に対し，sum，171 keV，245 keVの IUIはほぼ同等の結果となり，171 keVで 3.1%の過大評

価，245 keVで 0.5%の過小評価の結果となった． 

 

 

表 6.4 Hot sphere (φ17 mm) に対する 

IUI, SUVと理想的な IUI, SUV (IUI, SUV = 8.8) の％difference 

 

 
 

 

Energy
Window IUI % difference SUV % difference

171keV 8.38 4.80% 3.3 62.50%

245keV 8.07 8.30% 2.62 70.20%

sum 8.39 4.60% 3.16 64.10%
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6.4.2 Case study 

各ウィンドウにおける症例画像の代表例を図 6.8に示した.  

 

 

 
 

図 6.8 膵頭部に腫瘍を持った症例画像. a)  171keV, b)  245keV, c)  sum. 

 

 

ファントム実験の結果と同様に 245keVを用いた画像では，体表面ならびに寝台に沿った僅

かなカウントが存在した． 

最後に各ウィンドウにおける IUIと Krenning scoreとの関係を図 6.9に示した.  

 

 

 
 

図 6.9 Krenning scoreと IUIの関係 (a, b, c) ，SUV (d, e, f) との関係； 

171 keV (a, d) ; 245 keV (b, e) ; sum (c, f)  
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各ウィンドウにおける IUIに関して，3群間には有意な差は認められなかった (p = 

0.161) ．また IUIと Krenning scoreとの関係は sum : rs = 0.805 (p < 0.005) ，171keV : rs = 0.77 (p < 

0.005) ，245keV : rs = 0.84 (p < 0.005) となり，各ウィンドウにて Krenning scoreに対して，IUIは強

い相関を示した．Krenning score 3, 4における IUIは，すべてのウィンドウで幅を持った値となっ

た． 

各 Krenningスコアの箱ひげ図を図 6.10に示した．各 Krenningスコアにおいて、エネルギ

ーウィンドウ間に有意な差は見られなかった (Krenning score 2：p＝0.105、Krenning score 3：p＝

0.093、Krenning score 4：p＝0.819) ． 

 

 

 
 

図 6.10 各 Krenning scoreにおける IUIと各ウィンドウの関係； 

a Krenning score 2, b Krenning score 3, c Krenning score 4. 
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6.5 考察 
111In-pentetreotide SPECTにおけるファントム試験であらかじめ求めた RCを用いる PVE補正と

エネルギーピークを選別することにより, 新たな定量法を開発した． 

 

(1) エネルギーピークの選別 

本研究では，111Inのエネルギーピーク毎に様々な特徴を有していることが明らかとなった．特

に，2つのエネルギーピークにおいて RC曲線の形状や 1.0 以上となる集積の大きさに差があり，異

なる部分容積効果の特徴を持っていた．部分容積効果は，システム分解能の 2倍以上であれば，影

響を受けないことが示されている[8]．使用した LMEGPのシステム分解能は，10.4 mmであり，21 

mm 程度集積があれば，部分容積効果の影響を受けないこととなる[135]．しかしながら，今回の研

究では，245keVにおいてφ44 mm まで RCが 1.0に達しなかった．Holstenssonらや Noori-Aslらの

検証では，シミュレーションならびにファントム実験における 171 keV，245 keVの散乱補正の効果

を確認しており，245 keVと 171 keVとでは, 散乱線の除去率が異なっていたことを報告している

[129,136]．このことから，LMEGP コリメータ使用時において，175keVと 245keVのエネルギーピ

ークは，散乱線除去率の差により今回の RCの結果となったと考えられる．また，LMEGP コリメー

タの 5%隔壁通過時のエネルギーは 240 keVであり，使用した 111Inの第 2 エネルギーピーク (245 

keV) はより高いものであった[135]．245 keVのエネルギーピークの隔壁通過は，画像上では 5%以

上となることが予想される．123I-IMPを用いた SPECTによる脳血流では，隔壁通過が定量値のばら

つきを増加させることが報告されている[137]．そこで，LMEGP コリメータを使用したところ，

245keVのエネルギーピークにおいて，散乱体除去率やペネトレーションの影響を受けて RCが低下

することが判明した．この結果は，定量精度を低下させる要因となる可能性がある．IUIではエネ

ルギーピークに関係なく高い定量精度が得られるが，SPECT画像では 245 keVの隔壁通過の影響が

非常に顕著であった．Mahlerらは，拡張低エネルギー汎用 (ELEGP) コリメータを用いた隔壁通過

は，中エネルギー汎用 (MEGP) コリメータを用いた隔壁通過よりも大きいことを報告している

[138]．したがって，111In-pentetretoide SPECTにおいて，171 keVのエネルギーピークのみを IUIに使

用することは，定量精度や描出能を向上させるために合理的である． 

 

(2) IUIの有用性 

現在，骨 SPECT検査において，SUVを用いた報告が多くされている[139]．SUVは，装置固有

のシステム分解能に制限される部分容積効果の問題があり，正確な定量値を算出することは困難で

ある[140]．Tran-Giaらは，177Lu-SPECTにおいて RCを用いた PVE補正を行なっており，その有用

性を報告している[125]．同様の方法を SRS-SPECTでも応用させた定量値 IUIは，収集する機械固

有の部分容積効果の影響を簡易的に低減させることができる．SPECTにおいては，骨 SPECTでさ

まざまな補正の精度向上により, 定量精度が 3%程度となっていることが報告されている[141]．SRS

は，投与量が少ないことから，骨 SPECT ほどの高い定量精度は見込めない．しかし，実際の投与量
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を模したファントム実験にて，IUIは約 3%以内の定量精度を確立することができたことから，RC

を用いた PVE補正の有用性が示唆された． 

 

(3) IUIと収集軌道との関係 

被検者と検出器との距離は，SPECT画像の分解能と密接に関係する[142]．Tokorotaniらはファ

ントム実験において，被写体と検出器の距離によって SUVが異なることを報告している[143]．こ

れまでに，骨 SPECTにおいて患者のポジショニングによって RC値が異なることを報告した[144]．

本研究では，ファントムと患者の SPECT画像は共に非円形軌道投影で得られた．したがって，臨床

研究において安定した定量値を得るためには，ファントム実験での同じ軌道距離が必要である． 

 

(4) IUIと Krenning socreとの関係 

症例検証においては，IUIと Krenning scoreには良好な関係があり，IUIの臨床的有用性が明ら

かとなった．Krenning scoreは，PRRTやランレオチドなどの治療薬に関する臨床研究に用いられて

きた[118,145]．また，Krenning scoreは PRRTにおける治療効果を示す強い因子であることも報告さ

れている[146]．したがって，今回開発した定量値 IUIが, Krenning scoreの全てを代替することは困

難である．IUIの役割としては，本研究にて，Krenning score毎で IUIが幅広い値を示し，病変の特

徴の細分化が可能であったことから，Krenning scoreを補完する役割として IUIは使用するべきであ

ると考える． 

 

(5) Limitation 

本研究では，111In-pentetreotide SPECTにおいて使用されているME コリメータでの検討は，行

っていない．111In-pentetreotide SPECTにおいて，ME general purpose (MEGP) ，Extended low energy 

general purpose (ELEGP) ，Low energy general purpose (LEGP)  の間にある描出能の差が報告されて

おり，エネルギーピークの特徴は，LMEGPとは異なることが予想される[138]．ME コリメータを使

用した場合の IUI使用に関しては，検討の余地があると考えられる． 

RC値は、バックグラウンドから腫瘍への spill-inの影響により変動する[147]．Sakaguchiらは

T/Bと腫瘍径を考慮した RCを用いた PVE補正を提案している[148]．本研究では，111In-pentetreotide 

SPECTの T/Bを 8とし，さらに spill-inの影響を軽減するために最大値ではなく，ピーク値 (VOI内

に 1 cm3の球を検索したときの平均カウントの最大値) を採用し，RCを算出することとした．T/B

の中央値は 7.41であり，分布の真ん中であることがわかる．したがって，T/Bの設定根拠として

は，実験的に用いられていた 8が妥当であった．ただし，今回の検討では，spill-inの影響は排除さ

れていない．spill-inの影響を明らかにするためには，さらなる検討が必要である． 

また本研究では，定量値 IUI算出を，全て手動 ROIを使用して行った．手動 ROI設定を行う

場合，ROI設定位置はその都度異なり，定量値の再現性が保てなくなる．このことから，今回提案
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した IUI算出において，自動 ROI設定プログラムを開発することで，再現性だけでなく，解析効率

の向上が可能となることが予想され，検討を進めていく必要がある． 

 

(6) 今後の展望 
111In-pentetreotide SPECTを用いた新たな定量値 IUIは, 臨床上有用であり，111In-pentetreotide 

SPECTにおける診断の質を高めるツールであることが示唆された．また簡易的に特殊なデバイスを

必要とせずに定量値を算出可能であることは，本定量法の最大の長所であり，今回提案した定量法

を用いた大規模な多施設研究などで検証することも実現可能であると考える． 
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6.6 結論 
111In-pentetreotide SPECTにおける新たな定量法を開発した．本定量法は，ファントム試験であ

らかじめ求めたエネルギー個別，171 keVのみの RCを用いる PVE補正することで，20mm 以下の

集積に対しても高い定量精度を持った方法である. また IUIを用いることで，従来使用されていた

Krenning scoreとも強い相関があり，臨床上有用であることが示され，今後 Krenning scoreとの補完

する役割での使用が期待される． 
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第7章 結語 

 

 
本研究では，核医学領域である 18FDG PET検査，123I-IMPを用いた脳血流 SPECT検査およ

び 111In-pentetreotideを用いた SRSにおける定量値算出の問題点を克服する安定した補正法を開発し

た． 
18FDG-PET/CT検査では，新たな DDGを用いた PET画像に対する様々な呼吸位置での CT

減弱補正の影響をファントムで確認し，最適な呼吸方法を決定した．DDGを使用した場合，CT画

像と PET画像のミスマッチによる減弱補正の影響が示され，各呼吸相間における差が示された．こ

れらの結果より，呼気での CT 撮像を推奨し，吸気での CT 撮像は推奨されないことが明らかになっ

た． 
123I-IMPを用いた脳血流 SPECT検査においては，非侵襲的脳血流定量法 SIMS法の全自動

入力関数決定プログラムを開発した．全自動入力関数決定プログラムは，ヒストグラム法との間に

良好な相関を持ち，臨床的に有用であることが示された．また SIMSの自動解析に要する時間は，

従来の 20～30分に対し，1～2分程度であり，核医学検査のスループット向上に貢献する技術であ

る． 
111In-pentetreotide SPECT/CTにおいては，各エネルギーピークに対する RC ベースの PVE補正

を用いた新たな定量値 IUIを開発した．ファントム実験にて 20 mm 以下の集積でも定量精度が高い

こと，さらに症例検討において IUIと Krenning scoreとの良好な関係が示されたことから，IUIの臨

床的有用性が示された．さらに，従来使用されていた Krenning scoreとも強い相関があり，臨床上

有用であることが示され，今後 Krenning scoreとの補完する役割での使用が期待される． 

これら 3 種類の核医学定量のための補正法に関する知見および成果を応用することで，他の核

医定量検査にも応用できる可能性が非常に高く，これまでの核医学定量の再現性ならびに精度向上

に大きく貢献するものと考えられる． 
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