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まえがき 

 

独立行政法人放射線医学総合研究所（以下、放医研）では、Positron Emission Tomography (PET)を中心と

した核医学イメージング技術・機器の高度化・普及化に向けて、医療・研究現場からのニーズや産官学に

おける最先端研究について議論することを目的として、次世代 PET 研究会を開催しています。2010 年 1
月 25 日に行われた平成 21 年度次世代 PET 研究会講演会では、108 名（内、所外 84 名）の参加者により、

他分野の技術者・研究者を交えた討論が活発に行われました（プログラムを次ページに掲載）。本書は、本

講演会の資料をもとにして、放医研の研究成果に、産学における最先端研究を特別寄稿として加え、次世

代 PET 研究報告書としてまとめたものです。 

放医研では、1970 年代に日本初の PET 装置を開発して以来、PET の技術革新のための研究開発を継続し

てきた経緯があります。以来、研究所やメーカーによって装置開発研究が盛んに行われましたが、1990 年

代に入ると、2 社にて装置開発が継続されたものの、外国製装置を導入した臨床研究に主眼が置かれる傾

向が続きました。独立行政法人化を迎えた放医研の第１期中期計画（2001 から 2005 年度）にて実施され

た次世代 PET 装置開発プロジェクトは、装置開発技術のてこ入れを図った国家プロジェクトでした。具体

的には、次世代 PET 装置の世界的な研究開発競争下において、世界に先駆けて 4 層 DOI 検出器の開発に成

功し、産学連携のもと次世代 PET 装置「jPET-D4」を試作しました。2000 年度から毎年開催された次世代

PET 研究会は、プロジェクトの成果報告のほか、国内研究の裾野を広げオールジャパン体制を強化すると

いう役割も果たしたと言え、その後大学やメーカーにおいて国の後押しを受けた研究開発が続きました。 

2006 年度からの放医研第 2 期中期計画においては、画像再構成高速化の研究など試作装置の臨床利用化

に必要な要素技術研究を推進すると共に、「クリスタルキューブ」検出器や「OpenPET」に代表される、さ

らなる次世代を見据えた新しいアイディアの創出を行っています。次世代 PET 研究会は、これらの研究の

進捗報告に加え、PET 要素技術を研究開発する国内の研究者や技術者が組織を越えて情報交換を行い、研

究を促進する場としての役割を担うようになりました。2000 年度から毎年、ほぼ 100 名を超える参加があ

り、しかもその約 8 割は放医研外からの参加であることは、本研究会が日本における PET 装置開発研究の

進展に重要な役割を果たしていることを裏付けていると言えます。 

世界的な競争下にある核医学イメージング機器の開発研究は、ますます高度化が進んでおり、他分野の

専門家が集まる研究協力体制が重要であると考えます。放医研は、日本における研究協力体制の核の１つ

となって、世界に貢献する役割を果たすことが期待されています。 

 

2010 年 3 月 20 日 

独立行政法人放射線医学総合研究所 
分子イメージング研究センター 

先端生体計測研究グループ 

イメージング物理研究チームリーダー 山谷泰賀 
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平成 21 年度次世代 PET 研究会講演会 
日時 平成 22 年 1 月 25 日（月）10：00～18：00 
場所 (独) 放射線医学総合研究所 重粒子治療推進棟２階 大会議室 
主催 (独) 放射線医学総合研究所 分子イメージング研究センター 
事務局 (独) 放射線医学総合研究所 分子イメージング研究センター 山谷泰賀 
参加費 無料 
参加者 108 名（内、所外 84 名） 
 
10:00-10:10 放医研理事長挨拶 米倉義晴理事長 
10:10-10:20 イメージング物理研究チーム成果概要 山谷泰賀（放医研） 
   
次世代 PET への期待  
10:20-10:40 次世代照射システムと線量分布推定における

OpenPET への期待 
中島靖紀、他（東工大） 
稲庭 拓、他（放医研）, 

10:40-11:00 オートアクティベーションと次世代 PET 吉川京燦（放医研） 
11:00-11:20 重粒子線治療からみた PET の利用 -頭頸部・中

枢神経系腫瘍について- 
長谷川安都佐、他（放医研） 

11:20-11:40 サブミリ PET が変える脳機能イメージング 伊藤 浩（放医研） 
11:40-12:00 クリニカル FDG-PET、その問題点と工夫；臨床現

場からの報告、そして次世代 PET への期待 
本間 穣（福岡和白 PET 画像診断
クリニック） 

   
12:00-13:00 Break  
   
クリスタルキューブ検出器開発プロジェクト  
13:00-13:20 クリスタルキューブ：ＭＰＰＣ配置最適化と試作 稲玉直子、他（放医研） 
13:20-13:40 クリスタルキューブ：位置弁別アルゴリズムの開発 菅 幹生、横山貴弘（千葉大） 
13:40-14:00 クリスタルキューブ：シンチレータへのレーザー加

工応用とその検出器性能 
森谷隆広、ほか（浜松ホトニクス） 

   
14:00-14:20 Break  
   
検出器  
14:20-14:40 APD-PET ユニットの開発現状 片岡 淳 （早稲田大）、他 
14:40-15:00 APD アレー放射線検出器の開発 鎌田 圭（古河機械金属）、他 
15:00-15:20 既存ガーネット系シンチレータの特性向上の試み 荻野 拓（東大）,吉川彰（東北大） 
15:20-15:40 Time over Threshold とクリッピングによる次世代

ASIC のための信号処理法 
島添健次、高橋浩之、他（東大） 

   
15:40-16:00 Break  
   
画像再構成・機器開発  
16:00-16:20 逐次近似画像再構成の新しい展開 松浦正和，北牧拓也、小林哲哉、

工藤博幸（筑波大） 
16:20-16:40 頭部用半導体 PET 装置の画像再構成 竹内 渉、他(日立製作所) 
16:40-17:00 重粒子治療用 in-beam OpenPET 検出器の開発 錦戸文彦（放医研） 
17:00-17:20 マンモ用 PET 装置の開発 大井淳一（島津製作所） 
17:20-17:40 Si-PM アレーを用いた高分解能 DOI-PET 装置用

検出器の開発 
山本誠一（神戸高専） 

   
17:40-17:50 閉会の挨拶 辻井博彦理事 
 

（18:00-19:30 懇親会 重粒子推進棟地下１階：セミナー室 参加者：39 名） 
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第１部 

 

次世代 PET 研究の進捗報告 
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（１）イメージング物理研究チーム成果概要 
 

山谷泰賀 
放射線医学総合研究所・分子イメージング研究センター 

 
 
 
1. はじめに 

Positron Emission Tomography（PET）は、がん診

断など臨床現場で活躍するほか、分子イメージン

グ研究を推進する手段として有望視されている。

生体透過性に優れる放射線を使って体内情報を得

る核医学イメージングにおいて、PET は原理的に

感度および定量性に優れる方法であるが、未だそ

の潜在能力を十分に活かしきれていない。具体的

には、分解能や感度、さらにはコストに課題が残

され、これらを解決する技術革新が急務である。

一例を挙げると、現状の PET 装置は、体外に放出

された放射線の 9 割以上を、検出できず無駄にし

ている。新しい PET プローブ（PET 薬剤）開発も

盛んな今、次世代 PET 装置の開発研究は世界的な

競争下にある。 
放射線医学総合研究所・分子イメージング研究

センター・先端生体計測研究グループ・イメージ

ング物理研究チームでは、産学協力のもと、がん

や脳の疾患で困ることのない未来を目指し、次世

代の PET 装置および要素技術の研究開発を進めて

いる。具体的には、これまでに世界に先駆けて実

用化に成功した、分解能と感度を両立する 3 次元

放射線位置（DOI）検出器をコア技術とし、 
・ 次世代 PET 検出器「クリスタルキューブ」

開発 
・ 新 PET 応用コンセプト「OpenPET」研究 

を二本柱としている。今後はさらに、最先端技術

の適切な普及のために、PET 装置の標準化、すな

わち機器間・施設間で定量性を担保する方法につ

いても研究する予定である。なお DOI 検出器は、

NEDO（新エネルギー・産業技術総合開発機構）助

成事業プロジェクト（「悪性腫瘍等治療支援分子

イメージング機器研究開発装置の開発」島津製作

所、放医研、東大、京大）において、DOI 技術を

活かす乳がん診断専用のマンモ用 PET 装置として

技術移転が進められている。 
 
2. 次世代PET検出器開発「クリスタルキューブ」

開発 
受光素子としては光電子増倍管（PMT）が広く

用いられているが、近年の半導体技術の発展に伴

い、PMT と同等の増倍率を持ちながらも超小型薄

型な半導体受光素子であるガイガーモード APD
（Multi Pixel Photon Counter; MPPC）が実用化され

た。MPPC は、同じ半導体受光素子である Avalanche 

Photodiode (APD)に比べて約 1,000 倍も高い増倍率

を有しており、重心演算等のコーディング方式を

用いた位置弁別が可能であること、時間分解能特

性が良いなどの特徴を有する。これまでは PMT の

大きさのため、シンチレーターブロックの 1 面の

みに PMT を接続することが常識であったが、受光

素子の小型化はこの常識を覆し、まったく新しい

発想による PET 検出器を可能にする。そこで開発

検出器は、シンチレーターブロックを MPPC で取

り囲み、シンチレーション光の効率的検出と高度

解析により、究極ともいえる 1mm の等方的分解能

を目指す。具体的には、入射放射線の位置、エネ

ルギー、時間の 3 情報は、すべてシンチレーショ

ン光に変換されるため、多面からの光検出は、得

た光の取捨選択の可能性も含め、3 情報の計測精度

向上に繋がると期待する。 
また、これまでの DOI 検出器では、数 mm 角に

加工した数千個のシンチレーターを精度よく積み

上げる必要があったため、量産性に課題が残され

ていた。これに対し、開発検出器では、一体化さ

れたシンチレーターの塊（モノリシックシンチレ

ーター）を使用することとし、必要に応じて、外

部からレーザー照射を行い内部に光学的不連続点

を導入することも試みる。これにより、シンチレ

ーターブロックの製作に必要な工数を大幅に削減

し、生産効率の高い検出器仕様とすることで、PET
装置の高性能化と普及性を高度に両立することを

目指す。 
なお本プロジェクトは、2009 年度所内競争的資

金（理事長調整費萌芽的研究）による萌芽研究を

経て、2009 年 10 月からは、JST 先端計測分析技術・

機器開発事業からの委託のもと、千葉大、東大、

浜松ホトニクスと共同で進めているものである。 
 

 
図１ 開発するクリスタルキューブ検出器 
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3. 新PET応用コンセプト「OpenPET」研究 
我々は、世界的な競争下にある次世代の PET 装

置開発において、開放化という全く新しい概念を

具現化する世界初の開放型 PET 装置「OpenPET」
のアイディアを 2008 年に提案しており（図 2）[1]、
所内競争的資金（理事長調整費）や科研費（若手 B）
などの支援のもと、要素技術の研究開発を進めて

きた。OpenPET は、単なる検査時の心理ストレス

低減に留まらず、同時刻に同一箇所を PET および

CT で撮影可能なリアルタイム PET/CT 装置、全身

を一度に撮影可能な全身同時視野 PET 装置、さら

にはがん診断・治療融合システムへの応用が期待

される。 
 

 
図２ OpenPET のアイディア。ギャップ G が検出器

幅 W 以下である場合、2W+G の連続視野が得られ

る。 
 
全身同時視野PETへ 

全身同時視野 PET は、体軸視野 20cm 程度の装

置をスライドしながら全身撮影する従来方式に対

して、全身を一度に診断できる装置である。全身

の動態イメージングが可能になるため、これまで

局所に限定されていた研究対象が全身に拡大され

ると期待される。OpenPET は、検出器数を増やす

ことなく視野範囲を拡大できるため、比較的コス

トを抑えた装置開発が可能である。図 3 は、検出

器リングをさらに細かく分割し、ある特定の規則

でギャップを最適化して、視野範囲の拡大を図っ

た構成例である[2]。全身同時視野の装置は、医薬

品の開発効率を劇的に高める方法として注目され

ているマイクロドーズ試験の推進に役立つものと

期待される。マイクロドージング試験は、創薬の

早期段階において、超微量の化合物を被験者に投

与して、ヒトにおいて最適な薬物動態を示す開発

候補の化合物を選択する方法である。 
 

 
 
図 3 OpenPET 方式による全身同時視野 PET の例 
 

がん診断・治療融合システムへ 
治療においては、がんを根絶し、かつ失われた

機能回復を早める、すなわち QOL（生活の質）を

高める方法として、放射線治療が注目されている。

特に、周囲の正常組織への影響を極力抑えてがん

のみに線量を与える技術として、重粒子線など粒

子線がん治療の高度化が進められている。患者ご

とに照射を決める治療計画においては、肉眼的腫

瘍体積(GTV)に一定の線量を与える従来法に対し

て、PET 画像を用いて臨床標的体積(CTV)を決定し、

さらには酸素状態に応じて線量をきめ細やかに決

めるなど、分子イメージングと放射線治療を融合

する検討もはじまった。しかし、治療計画作成か

ら治療までの数週間の間に腫瘍の形状が変化した

りするリスクは否定できず、また、数週間後の予

後診断以外に、計画通りの照射が行われたかを確

認する方法はないのが現状である。 
そこで本研究では、線量や治療効果を即時に画

像化し、その結果をフィードバックして治療計画

をオンタイムに修正する、治療と診断を高度に融

合する一体型システムの実現を目指す。具体的に

は、OpenPET を具現化し、世界初となるリアルタ

イム OpenPET 装置を開発する。現在、所内競争的

資金（理事長調整費創成的研究）の支援を受け、

検出器や画像再構成手法など要素技術開発を行う

と共に、コンセプト実証のための小動物サイズの

OpenPET 試作機の設計を進めている。将来、治療

計画システムのリアルタイム化や、治療効果に即

時的に反応する新たな PET プローブが実現すれば、

がんを見ながら、ビームを見ながら、さらには治

療効果を見ながら照射する、患者そして腫瘍ごと

に最適化した、安全・安心・確実な夢の放射線が

ん治療の実現が期待できる（図 4）。 
 

①がんを見ながら、②ビームを見ながら、③治療効果を見ながら照射する、

夢の、安全・安心・確実な放射線がん治療の実現へ

一体型システム

世界初のリアルタイムOpenPET装置の開発

治療効果の

即時判定

照射野の

即時画像化

治療計画の

即時修正

治療と診断の高度融合

 
 
図 4 OpenPET によるがん診断・治療融合システム

のコンセプト 
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会・学術集会, P2-5, 2009/5/14-15@東京)  
[28] 稲玉直子, 村山秀雄, 錦戸文彦, 澁谷憲悟, 山谷泰賀, 吉田英治, 矢崎祐次郎, 長田拓人, "結晶分割に

よる PET 用 2 層 DOI 検出法の評価," 日本分子イメージング学会機関紙, Vol. 2, No. 2, p. 84, 2009 (日
本分子イメージング学会第 4 回総会・学術集会, P2-7, 2009/5/14-15@東京)  

[29] 矢崎祐次郎, 村山秀雄, 稲玉直子, 長田拓人, 錦戸文彦, 澁谷憲悟, 吉田英治, 山谷泰賀, "半導体受光

素子を３次元的に配置した DOI PET 検出器の基礎研究," 日本分子イメージング学会機関紙, Vol. 2, 
No. 2, p. 85, 2009 (日本分子イメージング学会第 4 回総会・学術集会, P2-8, 2009/5/14-15@東京)  

[30] 國領大介, 木村裕一, 小畠隆行, 山谷泰賀, 池平博夫, 青木伊知男, 菅野 巖, "再固定を考慮するこ

とで長期間計測を可能とするマウス位置合わせ用“ブリッジカプセル”の開発," 日本分子イメージ

ング学会機関紙, Vol. 2, No. 2, p. 126, 2009 (日本分子イメージング学会第 4 回総会・学術集会, P6-7, 
2009/5/14-15@東京)  

[31] 錦戸文彦，岸本俊二，澁谷憲悟，越水正典，春木理恵、"GEANT4 を用いた高エネルギーX 線用高速

シンチレーション検出器の研究", 2009 年秋季第 70 回応用物理学会学術講演会, 2009/9 (富山大学). 
[32] 矢崎祐次郎, 村山秀雄, 稲玉直子,長田拓人, 錦戸文彦, 渋谷憲悟, 吉田英治, 山谷泰賀, 森谷隆広, 渡

辺光男, 山下貴司, 河合秀幸, “半導体受光素子を用いた多面読み出し型 DOI PET 検出器の研究,” 第
70 回応用物理学会学術講演会 講演予稿集, p. 126, 2009/9 (富山大学). 

[33] 山谷泰賀, 吉田英治, 錦戸文彦, 稲玉直子, 澁谷憲悟, 稲庭拓, 村山秀雄, "がん診断と治療の融合に

向けた OpenPET の開発：TOF 情報を利用した画像再構成の検討," 医学物理, 第 29 巻, Sup. 3, (第 98
回日本医学物理学会大会報文集, MO-82), pp. 195-196, 2009/9 (京都). 

[34] 錦戸文彦, 矢崎祐次郎, 長田拓人, 稲玉直子, 稲庭拓, 佐藤眞二, 澁谷憲悟, 吉田英治, 山谷泰賀, 村
山秀雄, "オンラインモニタリング OpenPET 用検出器の重粒子線照射からの影響," 医学物理, 第 29
巻, Sup. 3, (第 98 回日本医学物理学会大会報文集, MO-40), pp. 112-113, 2009/9 (京都). 

[35] 岡部幸夫, 山谷泰賀, 吉田英治, 村山秀雄, 菅幹生, “コンプトンカメラ画像再構成における解析的手

法と逐次近似型手法の比較,” BMES2009 生体医工学シンポジウム 2009 講演予稿集(CD-ROM), 
pp.320-323(2009).(生体医工学シンポジウム 2009, 3-2-03, 2009/9/18-19 ,千葉大学).  

[36] 山谷泰賀, 吉田英治, 錦戸文彦, 稲玉直子, 村山秀雄, "OpenPET 画像再構成における TOF 情報の効

果," 核医学, 第 46 巻, 第 3 号, S191, 2009. (第 49 回日本核医学会学術総会, M1IIIA4, 2009/10/1, 旭川) 
[37] 吉田英治, 山谷泰賀, 錦戸文彦, 稲玉直子, 村山秀雄, "全身同時視野 OpenPET のデータ収集法に関す

る基礎的検討," 核医学, 第 46 巻, 第 3 号, S191, 2009. (第 49 回日本核医学会学術総会, M1IIIA1, 
2009/10/1, 旭川) 

[38] 稲玉直子, 村山秀雄, 山谷泰賀, 錦戸文彦, 吉田英治, 澁谷憲悟, 菅幹生, 山下高司, "シンチレーショ

ン結晶配列６面からの信号読み出しによる DOI PET 検出器の開発," 核医学, 第 46 巻, 第 3 号, S237, 
2009. (第 49 回日本核医学会学術総会, M2IIIB2, 2009/10/2, 旭川) 

[39] 岡部幸夫, 山谷泰賀, 吉田英治, 錦戸文彦, 河地有木, 菅幹生, "コンプトンカメラにおける逐次近似

画像再構成法の実装に関する検討," 電子情報通信学会技術研究報告, Vol .109, No. 407, pp. 47-51, 
2010. (2010/1/28-29, 沖縄)  

[40] 木内尚子, 山谷泰賀, 吉田英治, 菅幹生, "リストモード PET 画像再構成の GPU 高速実装法の基礎的

検討," 電子情報通信学会技術研究報告, Vol .109, No. 407, pp. 57-60, 2010. (2010/1/28-29, 沖縄) 
 
３．プロシーディング／学会発表【招待講演】（4 件） 
[1] Taiga Yamaya, Eiji Yoshida, Naoko Inadama, Fumihiko Nishikido and Hideo Murayama, “Development of the 

next generation positron emission tomography (PET) - from depth-of-interaction (DOI) detectors to Open PET 
-,” Advanced Science Research Symposium (ASR) 2009 Abstract book, p. 32, 2009. (invited special talk, 
2009/11/11@Tokai). 

[2] Taiga Yamaya, Eiji Yoshida, Naoko Inadama, Fumihiko Nishikido and Hideo Murayama, “Development of 
New Technologies for the Next Generation PET Scanner, “IEEE ISBME 2009 the 4th International 
Symposium on Biomedical Engineering, 2009. (2009/12/14-18, Bangkok). Invited for special session. 

[3] 村山秀雄, “「輝く放射線医療 今そして未来－人と技術のハーモニー」5. 役に立つ放射線の旗の下で

智と技の調和に挑戦しよう,” JRC2009 合同シンポジウム２, パシフィコ横浜, 2009/4/17. 
[4] 村山秀雄, "PET 装置開発研究の醍醐味," 研究会「放射線検出器とその応用」(第 24 回) 特別講演, 

2010/1/27, 高エネルギー加速器研究機構 
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４．特許出願（5 件） 
[1] 山谷泰賀, 村山秀雄, 小畠隆行, 青木伊知男, "オープンＰＥＴ／ＭＲＩ複合機," 国際出願番号：

PCT/JP2009/054780. 
[2] 山谷泰賀, 村山秀雄, "多目的ＰＥＴ装置," 国際出願番号：PCT/JP2009/054781. 
[3] 山谷泰賀, 吉田英治, 錦戸文彦, 稲庭拓, 村山秀雄, "検出器回動型放射線治療・画像化複合装置," 国

際特許出願 PCT/JP2009/055701. 
[4] 山谷泰賀, 稲庭拓, 錦戸文彦, 村山秀雄, "遮蔽型放射線治療・画像化複合装置," 国際特許出願

PCT/JP2009/055702. 
[5] 稲玉直子, 村山秀雄, 澁谷憲悟, 山谷泰賀, 菅幹生, 羽石秀昭, 渡辺光男, “放射線位置検出器の位置

演算方法及び装置,” 特願 2010-012616. 
 
５．特許登録（3 件） 
[1] 住谷圭二,  石橋浩之, 村山秀雄, 稲玉直子, 山下貴司, 大村知秀：パルス波高整列放射線位置検出器, 

平成 21 年 7 月 3 日登録, 特許第 4332613 号. 
[2] 村山秀雄, 稲玉直子, 北村圭司, 山下貴司：３次元放射線位置検出器, 平成 21 年 7 月 10 日登録, 特

許第 4338177 号. 
[3] 北村圭司, 吉田英治, 木村裕一, 村山秀雄：放射線位置検出器の校正方法及び放射線位置検出器, 平

成 21 年 9 月 4 日登録, 特許第 4367903 号. 
 
６．著書、総説（6 件） 
[1] T. Yamaya and H. Murayama, “OpenPET: a new geometry that enables diagnosis during therapy,” (山谷泰賀, 

村山秀雄, "がん診断と治療を融合する”OpenPET”の提案,") 放射線科学, 第 52 巻, 第 2 号, pp. 54-58, 
2009. 

[2] 山谷泰賀、錦戸文彦、吉田英治、稲玉直子、澁谷憲悟、村山秀雄, “脳科学における次世代の PET 装

置開発,” 第 3 回分子イメージングセンターシンポジウム 脳科学における分子イメージングの将来

像, pp. 13-14, 200 放医研分イメシンポ抄録集, 2009/3. 
[3] 山谷泰賀, “次世代の PET 装置の開発研究,” Medical Imaging Technology, Vol. 27, No. 5, pp. 279-285, 

2009. (2009 年 11 月号) 
[4] Naoko Inadama, Yujiro Yazaki, Hideo Murayama, Fumihiko Nishikido, Taiga Yamaya, Eiji Yoshida, Hiroto 

Osada, Kengo Shibuya, Mikio Suga, Takaji Yamashita, "Development of the "X'tal Cube": The Next 
Generation PET Detector Using Semiconductor Photo-detectors," 放射線科学, Vol.52, No.7, pp. 8-15, 2009. 

[5] 村山秀雄, “10 年目を迎えた「次世代 PET 研究会」の紹介,” 放医研 NEWS, No.147, p.4, 2 月, 2009. 
[6] 村山秀雄, “かつての研究公務員の回想,” 放射線科学, 52 (8), pp.16-28, 2009. 
 
７．資料集、研究・技術報告書（9 件） 
[1] 木内尚子, 山谷泰賀， 長谷川智之， 小林哲哉， 村山秀雄， 菅幹生, “体動補正付 3 次元 PET 画像

再構成の検討,” 千葉大学フロンティアメディカル工学研究開発センター第 7 回シンポジウム ポス

ター講演要旨集, p. 42, 2009. 
[2] 下村岳夫, 國領大介, 青木伊知男, 小畠隆行, 木村裕一, 山谷泰賀, 菅野巖, “マルチモダリティイメ

ージング用ブリッジカプセルの開発,” 第 4 回技術と安全の報告会報告集, p. 88, 2009/3/17. (放医研) 
[3] 村山秀雄, 山谷泰賀, 編, "平成 20 年度次世代 PET 研究報告書," 2009/3/1. 
[4] 錦戸文彦, 稲庭拓, 佐藤眞二, 稲玉直子, 澁谷憲吾, 中島靖紀, 吉田英治, 山谷泰賀, 村山秀雄, 

"OpenPET 用ガンマ線検出器の重粒子線照射環境での性能の基礎研究(20P250)," 平成 20 年度放射線

医学総合研究所重粒子線がん治療装置等共同利用研究報告書, pp. 258-259, 2009/4/13. 
[5] 中島靖紀, 鶴田有樹, 佐藤眞二, 稲庭拓, 吉田英治, 山谷泰賀, 河野俊之, "核破砕反応により生成さ

れる陽電子崩壊核を利用した照射野確認システムに関する研究(19P177)," 平成 20 年度放射線医学総

合研究所重粒子線がん治療装置等共同利用研究報告書, pp. 267-269, 2009/4/13. 
[6] 中島靖紀， 鶴田有樹， 河野俊之， 佐藤眞二， 稲庭拓， 吉田英治， 山谷泰賀, “重粒子線照射に

よる標的中線量分布推定のための PET 測定による陽電子消滅γ線分布の分析,” 第 11 回応用加速

器・関連技術研究シンポジウム ARTA2009, 2009/6/12@東工大. 
[7] 山谷泰賀, ほか, “平成 21 年度次世代 PET 研究会資料,” 2009/7/27, 放医研. 
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[8] 澁谷憲悟， 斎藤晴雄, 山谷泰賀, “Positron Emission Tomography 開発の近況,” 京都大学原子炉実験所

専門研究会「陽電子科学とその理工学への応用」, 2009/11/20-21. (京都大学原子炉実験所) 
[9] 山谷泰賀, ほか, “平成 21 年度次世代 PET 研究会講演会資料,” 2010/1/25, 放医研. 
 
８．表彰（2 件） 
[1] 山谷泰賀, “がん診断と治療を融合する開放型ＰＥＴ装置の開発," 平成 20 年度コニカミノルタ画像

科学奨励賞受賞, 2009/2/4. 
[2] 山谷泰賀, “開放型 PET 装置の発明,” 放射線医学総合研究所 業績表彰、2009/7/1 
 
９．講義・講演（5 件） 
[1] 山谷泰賀, “次世代 PET 装置開発研究と今後の展開,” 千葉大学 2009 年度第 1 回医工学研究会, 

2009/4/22. 
[2] 山谷泰賀, “イメージング物理研究のこれから”, 分子イメージングセンターミーティング, 2009/6/11 

(放医研). 
[3] 山谷泰賀, “次世代 PET 装置の開発,” 分子イメージングサマースクール, 2009/8/6 (神戸). 
[4] 山谷泰賀, “Open-PET”, 放射線医学総合研究所 記者報告会, 2009/10/9. 
[5] 山谷泰賀, “次世代 PET 装置開発研究と今後の展開,” 電気学会原子力技術委員会による放医研見学に

おける講演, 2009/11/18. 
 
１０．新聞発表、ＴＶ放送、広報など（３件） 
[1] “山谷泰賀氏が第15回コニカミノルタ画像科学奨励賞を受賞,” 放医研NEWS, No. 147, 2009年 2月号. 
[2] 村山秀雄, 山谷泰賀によるテレビ出演, 「いらっしゃいませ、仁術堂です。第 12 話 放射線で診て、

放射線で治す～ 放射線医療の科学技術 ～」サイエンス チャンネル(スカパー!773ch), 2009 年 9 月 4
日(金)20 時 30 分~21 時, 9 月 11 日(金)19 時 30 分~20 時(再放送). 

[3] “平成 21 年度 業績表彰の授与式が行われました”, 放医研 NEWS, No. 152, 2009 年 7 月号. 
 
１１．その他 
[1] 「OpenPET」商標登録, 登録第 5258764 号, 2009/8/21. 
[2] 平成 21 年度次世代 PET 研究会(2009/7/29, 放医研)を企画・開催 
[3] 平成 21 年度次世代 PET 研究会講演会(2010/1/25, 放医研)を企画・開催 
[4] 先端医療開発特区（スーパー特区）「イメージング技術が拓く革新的医療機器創出特区―超早期診断

から最先端治療まで―」（研究代表者 京都大学 平岡真寛）に山谷泰賀が研究分担者として参画（平

成 20 年度-平成 24 年度） 
[5] 見学対応 19 件（2009/3/26 千葉県立長生高等学校高校 1 年生ご一行、2009/6/25 理化学研究所 櫻井博

儀主任研究員御一行, 2009/8/7 宮崎県立宮崎西高等学校, 2009/8/10 ミュンヘン工科大 Sibylle I. Ziegler
氏御一行, 2009/11/18 電気学会 原子力技術委員会御一行, 2009/11/25 株式会社東芝御一行, 2009/12/7
日本産業技術振興会御一行, 2010/1/6 文部科学省研究振興局研究振興戦略官付先端医科学研究企画官

御一行、他ポジトロジカ見学等 11 件） 
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（２）OpnePET への期待と要素技術の開発研究 

 

（２－１）重粒子線治療からみた PET の利用  

-頭頸部・中枢神経系腫瘍について- 
 

長谷川 安都佐、神宮 啓一、溝江 純悦、辻 比呂志、鎌田 正 
放射線医学総合研究所・重粒子医科学センター病院 

 
 
 

１.はじめに 

 炭素イオン線は、速中性子線と同じ高 LET

（linear energy transfer）放射線の 1つであり、

X線などの低LET放射線照射時に見られる亜致死損

傷からの回復がほとんどなく、また細胞周期によ

る感受性や酸素濃度による感受性の差が少ないな

どの生物学的特徴と、陽子線などと同じく荷電粒

子線の物理学的特徴としてブラッグピークを持っ

ており、良好な線量分布で治療することが可能で

ある。 

 放医研では、1994 年 6 月から炭素イオン線を使

用した固形がんに対する臨床試験を開始し、2009

年 7 月までに 4,818 例（うち先進医療 2,284 例）

の治療が行われた。当初は第 I/II 相臨床試験として

実施され、多くの疾患で安全性や有効性が明らか

となり、各疾患で第 II 相試験 1-3）が進行し、患者数

は年々増加している。 

 これまで、頭頸部領域の悪性腫瘍では、第一選

択として外科的切除が検討されてきたが、その存

在部位や進展範囲から完全切除が困難、または手

術後の機能障害などが問題となり、手術不適応と

判断されることも多く、また、審美的な問題から

手術を希望しない場合もあり、このような症例に

対して、放射線治療が選択されてきた。しかし、

非扁平上皮癌は放射線感受性が低いため、従来の X

線などの光子線による放射線治療では、満足な局

所制御率は得られなかった 4-9）。また、頭頸部領域

では腫瘍と重要臓器（脳、脳幹部、脊髄、眼球、

視神経、視交叉等）が近接しており、これら正常

組織への照射は耐容線量内に抑える必要があるた

め、十分な治療線量を投与することが困難であっ

た。このような頭頸部領域の非扁平上皮癌や頭蓋

底脊索腫などの中枢神経系腫瘍に対して、良好な

線量分布と高い生物学的効果を持つ炭素イオン線

治療は、有効な治療法として確立しつつある。 

  

２. 炭素イオン線治療と PET 

 炭素イオン線治療は水平あるいは垂直方向の固

定されたビームを用いて治療が行われる。至適な

線量分布を得るために患者自身の身体を回転させ、

斜め方向から照射することもあり、そのため患者

ごとに体位固定・保持の目的でカスタムメイドの

固定具を作成している。その後、図 1 のように固

定具を装着し治療計画用 CT を撮影後、造影 MRI や

造影 CT、PET などの診断画像を参考に 3 次元治療

計画を行うが、それぞれ撮影時の体位が異なるた

め、正確な腫瘍進展範囲を治療計画 CT 上に描出す

るのは困難であった。しかし、2000 年頃からは、

治療計画装置 pinnacle3を用いて治療計画 CT と診

断画像を重ね合わせて治療計画を行うことが可能

となり、さらに 2005 年 7 月から PET 画像が PACS

に登録されるようになり、PET 画像も重ね合わせる

ことが可能となった（図 2）。これにより頭頸部癌

や脳腫瘍などで、治療範囲を正確に特定すること

で、これまで行われた視神経や眼球に対する炭素

イオン線の耐容線量の解析結果 10,11）をもとに、よ

り不要な障害を起こさない治療計画が可能となっ

た。また、PET 検査による照射後の炎症性変化と再

発との鑑別や、悪性グリオーマの症例では、予後

と 照 射 前 の PET 所 見 と の 関 連 に つ い て

retrospective な解析も行われ、その有用性を報告

している 12）。 

 

３.おわりに 

 現在では、炭素イオン線治療の照射前画像診断

として、造影 MRI とともに PET 検査は必須となっ

ており、これら診断画像を使用した治療計画方法

が確立している。しかし治療計画 CT との重ね合わ

せは、治療計画装置の自動機能で行った後、計画

者が手動で微調整しているのが現状であり、将来

は PET-CT 上で治療計画が可能となることが期待さ

れる。 
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図 1：固定具と CT シミュレーション 

 

 

Planning CT MRI

Reconstructed Images and Dose　Distribution  
図 2：重ね合わせ画像と線量分布 
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（２－２）オートアクティベーションと次世代 PET 
 

吉川京燦 
放射線医学総合研究所・重粒子医科学センター病院 

 
 
 
1. はじめに 

1994 年 6 月より放射線医学総合研究所で開始さ

れた重粒子線治療は 12C イオンを加速して照射し

ている。このときフラグメンテーション反応

（fragmentation reaction）によって生成される微量

のポジトロン放出核種を PET 装置にて検出し画像

化（オートアクティベーション画像）することが

可能である[1-2]。しかし現在稼働中の粒子線がん

治療装置 (Heavy Ion Medical Accelerator in Chiba : 
HIMAC)では real timeにオートアクティベーション

画像を得るために照射室に従来の PET 装置を設置

するのは、PET ガントリーの構造上ビームの入射

路を確保しながら治療寝台周辺に PET 検出器を設

置することが困難であり、従って照射終了後のオ

フライン計測とならざるを得なかった。 
現在放医研にて提案されている OpenPET は体軸

方向に 2 分割した検出器リングを離して配置し、

物理的に開放された視野領域を有する[3]ため、こ

の開放部を重イオン線のビームライン上に設定す

ることで重イオン照射と PET 測定が同時に施行可

能なシステムを構築できる可能性があり、real time
のオートアクティベーション画像を得ることが期

待される。 
本稿ではオートアクティベーション画像の臨床

応用という立場から OpenPET に望まれる特徴や機

能に関しての要望をまとめてみた。実現不可能な

突拍子もない要望もあるかもしれないが、今後の

OpenPET 開発に少しでも役立てばと期待している。 
 

2. PET 装置の検出器と感度 
 現在の重粒子線治療の際に検出できるオートア

クティベーション画像は FDG などの薬剤を投与し

て行う PET 検査に比べると、検出している放射能

のレベルは 2〜3 桁の低いレベルである。したがっ

て、良好な画像を得るためには PET 装置の感度が

非常に大事である。その点 jPET で実証された 3 次

元位置検出器（DOI 検出器）による高感度な検出

装置は非常に有望であると考えられる。また近年

商用機で実用化された TOF（time-of-flight）型 PET
の応用も視野に入れた検討が期待される。 
 検出器クリスタルに関しては従来のBGOの他に

LSOやGSOなどの新素材を搭載したPET装置が開

発されているが非常に微量な放射能を検出しなく

てはならないオートアクティベーション画像に関

しては PET 装置に搭載する検出器素材には注意が

必要である。例えば LSO は発光量が多く非常に短

い発光減衰時間が特徴で、ガンマ線阻止能も BGO
と比べわずかに低い程度で遜色なく、これらの特

性を生かした高感度で高 S/N を実現した装置が開

発されている。しかし LSO には Lu に起因する自

己発光があり、通常の PET 検査では全く問題にな

らない程度の自己発光でもオートアクティベーシ

ョン画像には正確な画像化が困難となり得る程の

大きな影響があり注意が必要である。 
 
3. 画像再構成の高速化 
 重イオン照射装置の寝台に OpenPET を配置して

照射と並行して real time に PET 測定が可能となっ

た場合、是非 real time に PET 画像を観察できるよ

うな高速な画像再構成アルゴリズムの開発が望ま

れる。X 線透視装置で real time に体内を描出でき

るのと同じ感覚で PET 画像が display 上に描出でき

たら新たな治療への応用が可能となることが期待

される。例えば照射しながらビームの分布の検証

と微調整を行うなど、画期的な治療法への応用の

道が開かれるであろう。かなり困難な課題ではあ

るが今後の研究が期待される。 
 
4. 解剖学的画像との融合画像 
 オートアクティベーション画像の情報を臨床に

応用するためには身体内部でのオートアクティベ

ーション放射能の局在部位を正確に評価する事が

必要である。この目的のためには CT を代表とする

解剖学的画像との融合画像が有用である。PET 収

集前あるいは後にそのまま CT 撮影が施行できる

仕組みが望まれる（OpenPET/CT）。 
 また、体内に照射される 12C とフラグメンテーシ

ョン反応によって生成される 11C とは質量の違い

やフラグメンテーション反応による影響などで厳

密には分布が異なる。この差は数ミリから十数ミ

リの範囲で生じる可能性があると思われるが、非

常にシャープな重イオン線の照射領域の評価目的

では、11C の分布から正確な 12C 分布を推定する方

法の開発研究も必要となろう。 
 
5. まとめ 
 オートアクティベーション画像の臨床応用の立

場から OpenPET に望まれる特徴や機能に関して述

べたが、これらの点を踏まえた開発を是非期待し

たいところである。 
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（２－３）スキャニング照射用治療計画の開発と OpenPET への期待 
 

稲庭 拓 
放射線医学総合研究所・重粒子医科学センター 

 
 
 
1. はじめに 

重粒子線治療の更なる高精度化のためには、(1)
高精度な治療計画、(2) 高精度な位置決め、(3)高精

度な照射が可能なことに加えて(4)患者体内での照

射野や線量分布を確認できることが重要である。

(1)-(3)に関して、放医研では本中期計画の中で、ス

キャニング照射法による次世代照射システム開発

プロジェクトを進めている [1]。ここでは、スキャ

ニング照射用の治療計画を開発し、FPD を用いた

自動位置決めを検討するとともに、呼吸性運動を

伴う部位への治療照射も見据えた照射技術を確立

すべく、研究開発を急ピッチで進めている。一方、

(4)に関して、目に見えない重粒子線治療を可視化

する非侵襲的方法の一つに、治療照射にともなっ

て患者体内に分布する陽電子崩壊核を利用する方

法が挙げられる。陽電子崩壊核を用いた照射野確

認へのアプローチには、(a)安定核ビームを用いた

治療において、入射粒子と患者体内の原子核との

衝突による核破砕反応を通して生成される陽電子

崩壊核を利用する方法 [2]、(b)入射ビームとして陽

電子崩壊核を直接利用する方法がある [3]。ビーム

照射に伴い体内に分布した陽電子崩壊核から、180
度対向方向に放出される消滅γ線対を PET などの

検出器により同時計測することにより消滅γ線の

分布が得られる。この分布は、患者体内での入射

粒子の停止位置や与えられた線量分布と強い相関

を持つ。従って、目に見えないそれらの物理量を、

消滅γ線の分布を通して外部から推定できると考

えられる。 
本稿では、開発プロジェクトの現状を報告する

とともに、上記(a), (b)の方法について他施設の開発

状況も交えて紹介する。また、粒子線治療の中で

OpenPET[4]に期待する応用例とその可能性につい

て検討する。 
 

2. 次世代照射システム開発プロジェクト 
 平成１８年度より放医研では、HIMAC からのビ

ームラインを延長し、新治療棟を建設する計画が

スタートしている。新治療棟には、３つの治療室

を建設する計画であり、そのうち２室は水平・垂

直の固定ビームポートを、残り１室は回転ガント

リーを備え、全ての治療室において三次元ペンシ

ルビームスキャニング照射法による治療を行う。

図１に重粒子線棟と建設する新治療棟の鳥瞰図を

示す。本計画の主たる目的のひとつとして、三次

元ペンシルビームスキャニング照射によって固定

ターゲットのみでなく、呼吸性移動を伴う臓器の

治療照射をも可能とすることが期待されている。

スキャニング照射では、ペンシルビームのサイズ

を縦・横方向ともに数 mm 程度にするため、呼吸

同期照射を行った場合、呼吸同期ゲート内での変

位量がこれと同程度であることから、線量分布が

悪化してしまうことが懸念される。これを避ける

ために我々は呼吸同期照射法とリスキャニング法

を組み合わせた照射を行うことした。この二つの

方法を組み合わせ、かつ、１分程度の時間内に治

療照射を終了するためには、高速なスキャニング

を実現することが開発の鍵となると考え、ハード

ウェア、ソフトウェアの設計・検討・開発を行っ

てきた。現在は、スキャニング照射試験システム

を HIMAC の PH1 ポートに作成し、これを用いた

照射実験を行っている。発表では、この現状を報

告する。 
 

 
図１ 重粒子線棟および建設予定の新治療棟の鳥

瞰図 
 
3. 陽電子崩壊核を用いた照射野確認法 
3-1 安定核ビーム照射 

HIMAC での治療に用いられる 12C などの安定な

重粒子線照射では、入射粒子と体内の原子核との

衝突による標的核・入射核破砕反応を通して破砕

片が生じる。破砕片の一部は陽子過剰な不安定な

原子核、陽電子崩壊核となる。標的核破砕反応で

は停止状態の陽電子崩壊核が入射粒子の飛跡に沿

って生成する。他方、入射核破砕反応では、第一

次近似として入射核の速度および方向を保存した

飛行状態の陽電子崩壊核が生成され、入射核と同

様に体内の軌道電子を励起、電離しながら進み、

その生成位置、核種などに依存した飛程付近で停

止する。このような反応を経て分布した陽電子崩

•　水平垂直×２室　

•　ガントリー室×１室

新治療棟

重粒子線棟

•　水平垂直×２室　

•　ガントリー室×１室

新治療棟

重粒子線棟
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壊核からの消滅γ線対を PET などの外部検出器で

同時計測することで消滅γ線分布が得られる。 
  安定核ビーム照射の例として、HIMAC の SB1 コ

ースにて 12C ビームを用いた照射実験を行った。軟

組織等価物質および骨等価物質で構成された頭部

ファントムに対し、(a)治療計画用 CT を撮影、(b)
ターゲット（凹型）を入力、(c)物理線量 1 Gy を処

方線量として照射パラメータを決定し、得られた

パラメーターに従いスキャニング照射法によりフ

ァントム照射を行った。約 5 分のビーム照射の後、

診断棟までファントムを運び、照射終了から 9 分

後に 40 分間の PET-CT による撮影を行った。治療

計画において立案した線量分布と、PET-CT による

測定画像を図１に示した。標的核破砕反応により

生成した陽電子崩壊核がビームの飛跡にそって幅

広く分布し、入射核破砕反応により生成した崩壊

核がターゲット付近に集中していることが分かる。 
 

 
図２ 12Cビームを用いた頭部ファントムへの凹型

ターゲット照射。計画線量分布(左図)と PET-CT で

の撮影画像。 
 
3-2 不安定核ビーム照射 
  安定核ビーム照射では、検出される消滅γ線の

分布が、入射ビームの停止位置や照射野などの物

理量を直接的に表すわけではなく、それらの物理

量を導出するためには、消滅γ線の分布と照射野

とを相関付ける高度なシミュレーション計算の助

けが必要となる。他方、11C などの陽電子崩壊核種

を直接治療用ビームとして用いる方法では、入射

ビームの停止位置と陽電子崩壊核の分布が一致す

ることから、シミュレーション計算の助けを必要

とせず、直接的に入射ビームの停止位置を確認す

ることが可能となる。更に、この方法では、同一

の線量を与える上で、安定核ビームに比べ一桁以

上の数の陽電子崩壊イベントが期待できる。 
 不安定核ビーム照射の例として、11C ビームを用

いて図２と同様の照射野ついて照射実験を行った。

このとき計画した線量分布と PET-CT での測定画

像を図３に示した。スキャニング照射における各

ペンシルビームの重みに相当する消滅γ線分布が

得られていることが分かる。 
 本実験では、不安定核種として半減期が 20 分で

ある 11C を用いた。ここでは、HIMAC シンクロト

ロンで加速した安定核 12C をビームライン上に挿

入した Be ターゲットに当て、二次粒子として生成

した 11C を入射ビームとして利用した。このため、

ビーム強度は 6×106 particles/sec 程度となり、この

方法で更に高次な破砕片を治療に利用可能な強度

で供給することは難しい。しかし、放医研ではイ

オン源から不安定核 11C を生成し、これを一次粒子

として提供することを目指した研究も進められて

おり[5]、これが実現されれば、二次粒子として 10C
を生成し入射ビームとして供給することも期待で

きる。10C の半減期は約 20 秒と短く、OpenPET と

組み合わせることで、照射野を見ながら治療する、

いわゆる Image Guided Carbon Therapy という画期

的な治療法が実現できる可能性がある。 
 

 
 
図３ 11Cビームを用いた頭部ファントムへの凹型

ターゲット照射。計画線量分布(左図)と PET-CT で

の撮影画像。 
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（２－４）次世代照射システムと線量分布推定における OpenPET への期待 
 

中島 靖紀 1)、鶴田 有樹 1)、河野 俊之 1) 
稲庭 拓 2)、佐藤 眞二 2)、吉田 英治 3)、山谷 泰賀 3) 

1)東京工業大学・大学院総合理工学研究科、 
2)放射線医学総合研究所・重粒子医科学センター、3)同・分子イメージング研究センター 

 
 

 
1. はじめに 

重粒子線治療の更なる高精度化を目指し、放医

研では現在の中期計画の中で、スキャニング照射

法による次世代照射システム開発プロジェクトを

進められている[1]。一方、目に見えない重粒子線

治療を可視化する非侵襲的方法の一つに、治療照

射にともなって患者体内に分布する陽電子崩壊核

を利用する方法が挙げられる。陽電子崩壊核を用

いた照射野確認へのアプローチには、(a)安定核ビ

ームを用いた治療において、入射粒子と患者体内

の原子核との衝突による核破砕反応を通して生成

される陽電子崩壊核を利用する方法[2]、(b)入射ビ

ームとして陽電子崩壊核を直接利用する方法があ

る[3]。ビーム照射に伴い体内に分布した陽電子崩

壊核から、180 度対向方向に放出される消滅γ線対

を PET などの検出器により同時計測することによ

り消滅γ線の分布が得られる。この分布は、患者

体内での入射粒子の停止位置や与えられた線量分

布と強い相関を持つ。したがって、目に見えない

それらの物理量を、消滅γ線の分布を通して外部

から推定できると考えられる。 
我々はこれまで、重粒子線照射で生じる消滅γ

線を１対の平面型検出器（ポジトロンカメラ）で

測定することで、ビーム軸方向（z 方向）や検出器

に平行な方向（y 方向）についてその照射範囲や与

えられた線量分布を推定できることを示してきた。

ところが、複雑な幾何学的形状をもつ腫瘍を標的

とする重粒子線治療では、3 次元的に照射範囲や与

えられた線量分布を推定できることが求められる。

そこで、昨年度より、消滅γ線を PET で測定し 3
次元情報を取得することにより、標的中の 3 次元

線量分布を確認する方法の確立に取り組んでいる。

本稿では、その進捗状況を報告する。 
 

2. 線量分布確認方法の確立に向けて 
提案する方法の有効性を検証するために、標的

の照射実験、PET 測定、そして、消滅γ線を利用

した線量分布推定方法を開発している。具体的な

方法について以下に示す。 
 

①照射実験 
HIMAC の SB1 コースで照射実験を行った。標的

は 100×100×300×mm3 の PMMA で、スポットス

キャニング照射法により 40×40×40 mm3の立方体

状の照射野を作成した。入射粒子は核種が 12C、エ

ネルギーは 350 MeV/u である。照射野に対して物

理線量 1、 2.5、 30 Gy を均一に照射した。照射時

間はそれぞれ、100、240、2900 s であった。 
 

②PET 測定 
HIMAC 棟で照射した標的を画像診断棟まで運

び、照射を終えてから 5～10 分経過した後、10～
40 分間 PET で測定した。用いた PET 装置は放医研

が開発した高分解能・高感度 PET 試作機 jPET-D4
で視野は直径 252 mm、体軸 262 mm、データの voxel
サイズは 1.5×1.5×1.475 mm3である。 

 
③消滅γ線分布の計算 

MLE（最尤推定）法を用いて、測定された消滅

γ線分布に最も近い分布を計算条件を変化させな

がら決定する。独自に開発している粒子輸送コー

ドで入射粒子のエネルギーをフリーパラメータと

して消滅γ線分布を計算し、標的中すべての voxel
データを利用して最適となる分布に対するパラメ

ータ値を求めた。 
今回の目的は、開発している 3 次元の粒子輸送

コードの検証、3 次元で得られた消滅γ線分布への

MLE 法適用の可能性検証に対する第一ステップと

位置づけられる。よって標的には均質な物質、照

射野形状としては単純な立方体を選択した。スキ

ャニングポジションやそのポジション別の入射粒

子数は照射計画値が既知として扱えるため、今回

の場合は、照射野作成のためのレンジシフターに

入射する前の粒子のエネルギーをフリーパラメー

タとすることで測定される消滅γ線分布を推定す

ることができる。 
 

④線量分布の計算 
③で決定した入射粒子エネルギーに対する線量

分布を計算した。我々はこのコードで得られた計

算結果を、測定した消滅γ線分布からの線量分布

推定値とし、電離箱で測定された水中における線

量分布と比較して、その推定精度を確認した。 
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3. 結果 
 
Ⅰ．測定結果 

図 1 の(a)は 1 Gy、(b)は 30 Gy を照射した標的を

PET で測定して得られた消滅γ線分布の断層画像

である。各図において、ビームはコロナル、サジ

タル画像の上方から照射しており、計画された照

射野範囲を枠で示している。図 2 には 30 Gy を照

射したときに検出された消滅γ線分布（図 1(b)）の

ビーム軸方向中心軸上の深部消滅γ線分布を中抜

き四角点で示した。 
表 1 には照射条件、測定条件と、そのとき標的

全体から放出され、検出された消滅γ線対の総イ

ベント数を示す。 
 

Ⅱ．消滅γ線分布の計算 
2.③に示した方法により、測定された消滅γ線分

布に対し、最も高い尤度を示す計算結果を与える

計算パラメータを決定した。 
30 Gy を照射した際に検出された分布に対して、

最尤推定した深部消滅γ線分布の計算値を図 2 に

実線で示した。 
 

Ⅲ．線量分布計算結果 
図 3 に 30 Gy を照射した後に PET で測定した消

滅γ線分布から推定した PMMA 標的中の線量分布

（実線）と、同じ照射条件において水中線量分布

を電離箱で測定し、深さ方向の寸法を PMMA 等価

厚に換算した結果（中抜き三角）を示す。電離箱

による測定値と推定値を比較すると、SOBP の

Distal edge と Proximal edge で、1 Gy および、2.5 Gy
の場合 2 mm、30 Gyの場合 1.5 mmのずれがあった。 
 
4. 考察 

今回は開発している線量分布確認方法の有効性

の検証の第一ステップとして、照射実験では、均

質標的に単純形状である立方体の照射野を作成し

た。そして標的全体から発生して PET 装置で測定
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図 1 12C を照射した標的の PET 測定結果 
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図 2 消滅γ線分布の PET 測定結果と計算結果 
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図 3 立方体形状照射野のビーム軸中心における 
深部線量分布 

表 1 照射条件、測定条件と消滅γ線の検出量 
照射線量 
    (Gy) 

照射時間 
  (sec) 

移動時間 
  (sec) 

測定時間 
  (sec) 

検出量 
(×106)

1 100 253 600 1.54 
2.5 240 416 600 2.74 
30 2924 270 2400 50.1 

(a) 

(b) 
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された 3 次元消滅γ線分布全体に対し入射エネル

ギー1 つを推定すべきフリーパラメータとして

MLE 法を適用し、線量分布を推定した。 
しかしながら、臨床応用的には、照射野は複雑

で、さらに標的物質は不均質となる。このとき、

標的入射表面の異なる位置で入射する粒子は、そ

れぞれ異なる標的物質を通過し、異なる位置に停

止する。測定される消滅γ線分布は、その照射形

状や標的の組成によって複雑な分布となる。 
このように複雑な分布を推定するには、最大で、

標的入射面の異なるスキャニングポジションすべ

てに対してフリーパラメータを持つ必要がある。

そしてこの時には、フリーパラメータ 1 つ 1 つの

決定に用いられる消滅γ線分布の領域は小さくな

り、この領域にパラメータ決定に十分な消滅γ線

の検出量が必要になる。今回は 1 つのフリーパラ

メータの決定に全体の消滅γ線分布を用いたため、

検出量は充分であった。複雑で不均質標的中の消

滅γ線分布への MLE の適用、つまりは線量分布推

定には、フリーパラメータの取り方や比較する分

布の領域の選択に依存する有効検出量と、パラメ

ータの決定精度を考慮する必要がある。これは臨

床応用への今後の課題である。 
開発している照射野確認法においては、消滅γ

線の検出量の確保が必須である。検出量の確保に

は、①照射から測定開始までの間隔、②測定時間、

③検出器の検出効率、④検出器の計数率、の 4 つ

の要素がある。①については、生成された陽電子

崩壊核が崩壊しないうちに、より多くの消滅γ線

を検出するということと、血流により陽電子崩壊

核が生成された場所から移動しないうちに検出す

るという 2 つの必要性があることから、照射後測

定までの時間は短いことが必要である。②につい

ては、臨床応用では患者の負担軽減のため、また

①と同様に血流の影響の抑制のために、測定時間

はできる限り短いことが望まれる。③については、

照射野推定の決定精度に影響するため高いことが

望まれる。④については、最大の治療線量、検出

器の検出効率に対して想定される計数率に耐える

必要がある。今回 40 mm 角の照射野に 30 Gy 投与

し、253 秒後から測定開始した場合に、消滅γ線発

生量を計算で見積もると 9×105 cps であった。標的

内の消滅γ線の減衰量約 40%、PET 装置の検出効

率は最大部で約 11%で照射直後に測定を開始した

際は、約 6×104 の計数率が要求されていた。この

値は、照射終了直後から測定される場合は、9×104 
cps となる。また、検出効率が上がった場合、また

より広い照射野に対しては、それらに応じて高い

計数率が要求されることになる。 
以上のことから、照射野確認のために消滅γ線

を測定する装置に期待されることは、検出量の確

保のために、治療照射直後から測定が開始できる

こと、検出効率と計数率が高いことである。また、

照射現場近くに設置される場合には、重粒子線の

照射に伴い周囲に放出される放射線からの遮蔽機

能が求められる。 
 

5. 結論 
今回は、均質物質に単純な立方体照射した際の

線量分布を推定し、我々が提案している方法の有

効性を検証した。照射野全体の Distal edge と

Proximal edge が 2 mm 以内で推定された。今後は、

複雑形状、不均質標的に対し照射野、線量分布を

推定する方法へと開発を進めていく。 
臨床で線量分布推定するために開発される PET

装置には、血流による消滅γ線分布への影響抑制、

検出量の確保のため照射サイト近くに設置される

こと、消滅γ線の検出効率向上が求められる。 
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（２－５）重粒子線治療用 in-beam OpenPET 検出器の開発 
 

錦戸文彦 
放射線医学総合研究所・分子イメージング研究センター 

 
 
 
1. はじめに 

重粒子線治療では重粒子線照射による患者体内

での照射線量分布を精度良く取得することが望ま

れている。その手法の一つとして重粒子照射によ

って生成される陽電子放出核種の分布を PET 等の

装置を用いて測定する方法がある。陽電子放出核

は体内を粒子線が通過する際に体内に存在する原

子核が破壊されることで生成されたものや、最近

では直接 11C や 10C 等の不安定核種を照射する方法

も検討されている[1]。これらを粒子線照射と同時

に計測することが出来れば、治療と同時に照射位

置の確認を行うことが可能となると考えられる。

このための装置は in-beam PET やオンライン PET
と呼ばれ幾つかの施設で試みられている[2]。しか

しながらそれらは粒子線が直接検出器リングに入

射することを避けるため視野の周囲を 360°囲む

ことを行っておらず、十分な 3 次元画像が得られ

ていない。 
現在我々のグループでは体軸方向に分割された

リングを持つ OpenPET の研究を行なっている[3]。
OpnePET は解放空間を持つという特徴から様々な

応用が可能であるが、解放空間を利用することに

より前述の in-beam PET 装置として適していると

考えられる。図 1 の様に解放空間から粒子線を入

射することで検出器に直接ビームを当てることな

く患者に対して粒子線を入射させることが出来る

ため、粒子線を照射と同時に PET 測定を行うこと

が可能となる。 
 

 
図 1 in-beam OpenPET 装置 

 
 OpenPET を in-beam PET として用いる場合、全

ての消滅放射線は検出器リングに対して角度を持

って入射することになるため、検出器として相互

作用深さ位置情報(Depht-of-interaction, DOI)を測定

可能な検出器を用いることが必要であり、我々の

グループでは過去に開発した光分配方式を用いた

4 層 DOI 検出器を用いることを考えている[4]。し

かしながらこの方式は非常に多くの結晶を 1 枚の

ポジションヒストグラム上で識別する必要があり、

粒子線照射からの影響により結晶の弁別能が低下

する可能性が考えられる。特に放医研で用いられ

ている炭素の様な重い核種の場合には入射粒子が

ターゲット中で核破砕を起こす可能性があり、核

破砕によって軽くなった粒子(フラグメント粒子)
は患者の体を突き抜けてでてくる(図 1)。特にプロ

トン等の軽い粒子は角度を持って突き抜けてくる

ものが多いため[5]、それらが検出器に対して入射

することを避けることは出来ず様々な影響を与え

る可能性がある。 
我々のグループではそれらの影響を調べるため

に放医研内のがん治療加速器施設である HIMAC 
(Heavy Ion Medical Accelerator in Chiba ) において

実験を行い、DOI-PET 検出器の重粒子照射からの

影響を調べた。更に重粒子線治療用にシステムの

最適化を行った後、重粒子線照射中での 4 層 DOI
検出器の測定を行った。本稿ではそれらの結果を

報告する。 
 

 
図 2 HIMAC PH2 コースでの実験風景 

 
2. 実験 
 
1) ビーム照射実験 
 重粒子線の照射実験は放医研 HIMAC の物理コ

ース(PH2)を用いて行なった。290MeV/u の 12C ビー
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ムを 108～109 pps (particles per second)の強度で、タ

ーゲット直前でビーム径が約 1cmφになるよう調

整を行なった。ターゲットは 10cm×10cm×20cm
のアクリル製の水ファントムを用いており、

290MeV/u の 12C ビーム自身はファントム中で止ま

るようになっている。シンチレータや DOI 検出器

などは OpenPET の配置にした際に最もフラグメン

ト粒子の影響が大きいと考えられる位置(ターゲッ

トの最後尾から 30 度の角度に 30cm 離した位置)に
セットした(図 3)。 
 

 
図 3 実験セットアップ 
 
2) 重粒子照射によるシンチレータへの影響 
 PET 検出器は主にシンチレータ・位置敏感型光

電子増倍管、読み出し回路からなる。シンチレー

タは511keVの消滅放射線への感度を高めるために

PET 検出器に用いられる素材の中でも原子番号・

質量数・密度が高い物質が使用されており、フラ

グメント粒子からも強く影響を受けると考えられ

る。そこで本年度はシンチレータ部分について重

点を置いて影響の調査を行なった。シンチレータ

として PET検出器に用いられることの多い LGSO、

LYSO、LuAG、BGO、YSO 等の結晶を用いた。そ

れぞれの結晶サイズは2cm×2cm×2cmのものを使

用した。シンチレータ以外の検出器構成物資が重

粒子照射による影響を受けることを避けるため、

実験ではシンチレータのみ図 3 に示された場所に

置いて 12C の照射を行った後、照射終了後に照射室

外で測定を行った。結晶からのシンチレーション

スペクトルの測定にはシングルチャネル PMT を直

接シンチレータに取り付けて測定した。また、シ

ンチレータの放射化の様子を調べるためにシンチ

レータの近くに Ge 検出器を置き、シンチレータか

ら放出されるガンマ線のスペクトルの測定を行っ

た。2 つの検出器でコインシデンスを取ることでバ

ックグランドの除去を行った。 
 
3) 4 層 DOI 検出器の重粒子照射からの影響 
 次に DOI 検出器が重粒子照射によって受ける影

響とその対策に関して実験を行った。実験ではシ

ンチレータブロックに 2.9mm×2.9mm×5.0mm の

LGSO を 8×8×4 層のブロック上に組み上げた 4
層 DOI 検出器を用いた。光電子増倍管には 64ch の

位置敏感型光電子増倍管(H8500)を使用した。64ch

のアノードからの信号は抵抗チェーン回路を通し

た後、電荷型 ADC を用いて記録を行った。シンチ

レータの放射化による計数率増加の対策として高

圧分割回路を改造してあり約 5 倍の電流にも耐え

られるようになっている。前項の実験と同様にシ

ンチレータ以外の物質が重粒子線からの影響を受

けることを避けるため、シンチレータの評価の際

は照射直後に照射室外の測定室に移動し測定を行

なった。 
 
4) ビーム照射中の測定 
 最後に実際にビーム照射中に照射室内での測定

を行った。2.9mm×2.9mm×5mm の LGSO を 14×
14×4 層のものを使用している。それ以外の測定シ

ステムは前項のものと同じである。290MeV/uの 12C
ビームの水の中での飛程は約 12cm であり、水ファ

ントムの中心で止まるため、図 4 に示す通りちょ

うど水ファントムの中心に対称になる位置にコイ

ンシデンス検出器を設置した。コインシデンス検

出器は 16×16×4 層の LGSO ブロックと光電子増

倍管による 4 層 DOI 検出器を用いた。ビームは

109pps の強度を使用した。図 5 の様に HIMAC では

3.3 秒周期でビームが導入されているが、ビームが

ちょうど入射している瞬間での計測は困難である

ため、ビームのスピル間にのみデータの取得を行

った。 
 

 
図 4 in-beam 実験セットアップ 
 

 
図 5 HIMAC のビームの時間構造とデータ取得の

タイミング 
 
3. 結果と考察 
 図 6 に重粒子照射前後の LGSO 結晶に対して

PMT で得られたエネルギースペクトルを示す。重

粒子照射前、照射後それぞれ 1 時間測定を行なっ
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た。どちらの場合も線源は用いておらず自己発光

に対して得られたスペクトルである。照射前のス

ペクトルに現れているイベントはLuの自己発光成

分であり、200-300keV のγ線や約 600keV のβ線が

主な成分であると考えられる。重粒子照射後は放

射化の影響でイベント数が大きく増加しているこ

とが分かる。特に低いエネルギーのイベント数が

照射前と比較して 2 桁以上増加している。シンチ

レータはビーム軸からずれており、角度を持った

フラグメント粒子(特に軽い粒子)がシンチレータ

に入射することでシンチレータが放射化したため

だと考えられる。 
 

 
図 6 LGSO に対するエネルギースペクトル 
 
 図 7 に BGO、LYSO、LuAG、YSO に対する計数

率の時間変化を示す。重粒子照射直後から 1 時間

毎の全エネルギーの計数の合計をプロットしてあ

る。LGSO、LuAG の自己発光成分はバックグラン

ドとして差し引いたものを示している。この計数

率の増加は放射化によって新しく生成された核種

からの成分であり、BGO が最も強く影響を受けて

いることが解る。またどのシンチレータにおいて

も一時間以上の長い半減期をもつ成分を多く含む

ことが解る。 
 

 
図 7 各シンチレータに対する計数率の時間変化 

 
図 8 に照射前後に Ge 検出器で得られた LYSO に

対するガンマ線のエネルギースペクトルを示す。

照射前と照射後のスペクトルを比較すると、緑の

矢印で示されるピークが新たに出現していること

がわかる。これらはフラグメント粒子の入射によ

り LYSO 内に新たに生成された不安定核種からの

ガンマ線によるものである。また、図 9 に Ge 検出

器で測定した LGSO、GSO からのガンマ線のスペ

クトルを示す。それぞれ放射化によって生成され

た不安定核からのガンマ線のピークが見えている。

Ge で測定されたピークから生成された核種を推定

することが可能であり、その結果どのシンチレー

タも主に最も原子番号の大きいものの(Lu や Gd)周
辺の核種が多く出来ているという傾向が見られた。 
 

 
図 8 照射前後で得られた Ge 検出器のガンマ線ス

ペクトル(LYSO)。 
 

 
図 9 Ge 検出器で得られ照射後のシンチレータか

らのガンマ線のスペクトル 
 
 PMT、Ge 検出器からのデータからガンマ線・ベ

ータ線共に 1MeV 以下のエネルギーを持つものが

が現れており、511keV の消滅放射線の測定を行な

う PET においては偶発同時係数等による装置性能

の劣化を引き起こす可能性があると考えられる。 
 図 10 にビーム照射後オフビームの状態で 8×8
×4 層 DOI 検出器で得られた 2 次元ポジションヒ

ストグラムを示す。ビームは 109pps の強度で 15 分

間照射を行った。図中の時間はビーム照射後から

の時間を示している。照射後 46 分のデータでは半

減期の短い核種が減衰している分計数率も下がっ
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てきておりポジションヒストグラムも通常時とほ

ぼ変わらない結晶弁別能が得られている。照射後 7
分、21 分のデータは計数率も高く 46 分のものと比

較してピークがぼやけているものの、殆どの結晶

ピークは識別可能であることが示された。 
 図 11 にビーム照射下で得られたポジションヒス

トグラムを示す。ポジションヒストグラムは

511keV のコインシデンスイベントのみを抽出して 
ある。結晶ブロックの中心部では十分に結晶の弁

別が可能であることが解る。しかしながら結晶ブ

ロックの端に向かうに従って結晶弁別能が低下し

ており、図の右下の部分では弁別が困難になって

いる。今回用いたシステムではパイルアップの影

響は避けることが不可能であるため、重粒子照射

中の高計数率環境では端での結晶弁別能の低下が

起こっている。また、3.3 秒のビーム導入周期の間

にも僅かにオフセットの変化が見られており、こ

れに関しても現在のシステムでは取り除くことが

困難である。今後はこれらの対策を行っていく必

要がある。 
 

図 11 ビーム照射中に DOI 検出器で得られたポジ

ションヒストグラム 

 
4. まとめ 

我々のグループではオンライン OpenPET に向け

た検出器の開発を行っている。本研究では HIMAC
において実際に重粒子の照射を行い、その影響を

調べた。その結果重粒子照射からの核破砕片がシ

ンチレータに入射することで、シンチレータが強

く放射化してしまう現象が見られた。しかしなが

ら高計数率対策を施した検出器を使用することで、

放射化した際の高計数率下でも 4 層の DOI 検出が

可能であることを示した。また、実際に重粒子線

照射中にコインシデンス測定を行いポジションヒ

ストグラムの作成を行った。殆どの結晶の弁別は

可能であるが、検出器の端での性能の劣化が見ら

れており、今後も改良が必要であると考えられる。

また、平行して放射線損傷に対する耐性も調べて

おり、継続してデータを取っているところである。 
 

参考文献 
[1] 稲庭拓:平成２１年度次世代 PET 研究会資料 
[2] Crespo P, Shakirin G, Enghardt W: Phy Med Biol 

52: 2143–2163, 2006 
[3] Yamaya T, Inaniwa T, Minohara S et al.: Phy 

Med Biol 53: 757-775, 2008 
[4] Tsuda T, Murayama H, Kitamura K et al.: IEEE 

Trans Nucl Sci 51: 2537, 2004 
[5] Matsufuji N, Komori M, Sasaki H et al.: Phy 

Med Biol 50: 3393–3403, 2005 

 
図 10 各計数率下で得られたポジションヒストグラム 
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（２－６）OpenPET 画像再構成における TOF 情報の効果 
 

山谷泰賀 
放射線医学総合研究所・分子イメージング研究センター 

 
 
  
1. はじめに 

我々は、体軸方向に 2 分割した検出器リングを

離して配置し、物理的に開放された視野領域を有

する開放型 PET 装置「OpenPET」を世界に先駆け

て提案し、3 次元放射線位置(DOI)検出器を用いれ

ば、開放化による体軸方向の分解能低下を抑制で

きることを示してきた[1]。OpenPET は、検査スト

レス低減に留まらず、リアルタイム PET/CT（Fig. 1 
(a)）や全身同時視野 PET（Fig. 1 (b)）を可能にし、

さらにはがん診断と放射線がん治療の新たな融合

にまで繋がると期待される（Fig. 1 (c)）。特に、粒

子線治療と組み合わせれば、ビーム照射による核

反応から生じる消滅放射線を PET の原理を用いて

画像化することで、毎回の照射が計画通りの線量

分布になっているかを、3 次元画像で確認すること

が可能になる。これまでに、計算機シミュレーシ

ョンにより、FDG がん診断に代表されるスポット

状ファントムは良好に画像化されるが、低周波成

分を多く含む円盤状ファントムでは画像に強い歪

みが生じる結果を得ている[2]。これは、開放視野

は傾斜同時計数線のみから画像再構成されるが、

傾斜同時計数線では物体の低周波成分が欠損して

しまうためである[3]。一方近年、同時計数におけ

る消滅放射線の飛行時間差から位置情報を取得す

る time-of-flight (TOF)型PETに関する研究が活発に

行われており、検出器の欠損による画質劣化が

TOF 情報によって低減できることも報告されてい

る[4]。そこで本研究では、TOF 情報に着眼し、

OpenPET の画質改善効果を計算機シミュレーショ

ンにより示したので報告する。 
 

2. 手法 
2 本の検出器リング（直径 827.0 mm、幅 153.6 

mm）を 153.6mm 離して配置した計算機シミュレー

ションを行った（Fig. 2）。検出器は、4.1 mm 
(transaxial) x 4.4 mm (axial) x 30.0 mmの LSOシンチ

レータから構成され、8 層のシンチレータ深さ位置

（DOI）分解能と 400ps の TOF 分解能を持つと仮

定した。ファントムは、スポットファントム（直

径 230mm 長さ 614mm の円筒内にコントラスト 1:5
の直径 8mm スポットを 63 個含む）とディスクフ

ァントム（同円筒内にコントラスト 1:4 の直径

100mm 長さ 21.6mm の円盤を 7 枚含む）の 2 種類

をシミュレートした。投影データは、システムマ

トリクスによる順投影によって計算し、今回はノ

イズは付加していない。システムマトリクスは、

jPET-D4 用に開発したシンチレータの幾何学的構

造を考慮したシステムモデル[5]に、TOF によって

同時計数線が局在化される効果を新たに導入した。

具体的には、TOF bin を表す幅 41.9mm の rect 関数

に、400psTOF 分解能に相当する半値幅 60mm のガ

ウス関数をコンボリューションしたものを TOF 
kernel とした。 
 
3. 結果 

3D OS-EM（8 subsets, 10 iterations, ボクセルサイ

ズ 2.4mm）を用いて画像再構成した結果を Fig. 3
に示す。白い横線は、検出器リングが存在するス

ライス位置を示している。TOF 情報を含まない従

来型 OpenPET の場合、スポット状物体であれば良

好に画像化できるが（Fig. 3 (a)）、低周波成分を多

く含むディスクファントムに対しては、開放空間

において歪みが生じてしまう（Fig. 3 (b)）。これに

対して、TOF 情報を付加して画像再構成を行うと、

上記の歪みが大幅に低減された（Fig. 3 (c)）。 
 
4. 結論 

OpenPET 画像再構成における、TOF 情報による

開放空間の画質改善効果が示された。通常の PET
装置では、現在の TOF 分解能（数百 ps 程度）によ

る画像の S/Ｎ比改善効果は限定的であるとされる

が、OpenPET においては、TOF 情報による不完全

画像再構成問題の改善効果が顕著に見られること

から、TOF 情報の新たな活用方法として期待でき

る。今後は、TOF 分解能を変えたシミュレーショ

ン実験を行う予定である。 
なお本研究の一部は、科研費若手 B（課題番号

20700417）および H20 コニカミノルタ画像科学振

興財団助成金の助成により行われた。 
 

参考文献 
[1] Yamaya T, Inaniwa T, Minohara S et al.: Phy 

Med Biol 53: 757-775, 2008 
[2] Yamaya T, Inaniwa T, Mori S, et al.: Radiol Phys 

Technol 2: 62-69, 2009 
[3] Tanaka E and Amo Y: Phys Med Biol 43: 

739-746, 1998 
[4] Surti S and Karp J S: Phys Med Biol 53: 

2911-2921, 2008  
[5] Yamaya T, Yoshida E, Obi T: IEEE Trans Nucl 

Sci 55: 2482-2492, 2008 
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図１ OpenPET に期待される 3 つの応用 
 
 

   
 
図 2 シミュレートした OpenPET 装置 図 3 再構成画像における non-TOF（(a)と(b)）と TOF(c) 

とスポットファントム    の比較。左の断面はギャップ中央のスライス。 
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（２－７）リストモード画像再構成の GPU 高速実装法の検討 
 

木内尚子 1) 2)、菅 幹生 1) 
 1) 千葉大学大学院工学研究科 

2) 放射線医学総合研究所・分子イメージング研究センター 
 

 
 
1. はじめに 

放射線治療と診断の融合に向けた開放型 PET 装

置 OpenPET[1]を実現するためには、リアルタイム

画像再構成技術が不可欠となる。一方、グラフィ

ック演算ボードである GPU(Graphics Processing 
Unit) を 汎 用 計 算 に 応 用 す る GPGPU(General 
Purpose computing on GPU)が近年注目され、逐次近

似画像再構成にも利用されるようになった。しか

し、逐次近似画像再構成の精度を左右するシステ

ムモデルの定義方法によって GPU 実装方法が異な

り、また GPU による高速化の効率はその実装方法

に大きく左右される。よって再構成画像の画質と

計算時間と両面から最適なシステムモデルとその

実装方法の検討が求められる。本研究では、リア

ルタイム画像再構成の実現に向けた最初の取り組

みとして、高精度な PET 画像再構成を高速化する

ためのシステムモデルを計算機シミュレーション

により検討した。 
 

2. 方法 
画像再構成法 
計測データをサブセットに分割し、サブセットご

とに画像を更新していくブロック反復型逐次近似

画像再構成法を用いた。各サブセットにおいて計

測データはばらついた統計ノイズを持つ。サブセ

ットごとに画像を更新していくこの手法では、各

更新画像にこのばらついた統計ノイズが伝搬した

周期解に収束するリミットサイクル現象が生じて

しまう。RAMLA(Row-Action Maximum Likelihood 
Algorithm)法[2]、DRAMA(Dynamic RAMLA)[3]法で

は、このリミットサイクル現象を回避し正しい解

に収束するよう緩和係数を導入する。本研究では

サブセットごとに動的に緩和係数が変化するリス

トモード DRAMA 法を用いた。 
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k は反復回数、l はサブセット番号(l=0~L-1)、i は
LOR 番号(i=0~I-1)、i(t)は t 番目のイベントが検出さ

れた LOR の番号、xj は再構成画像の画素 j の画素

値(j=0~J-1)、pij はブロッキングファクター[4]、aij

はシステムマトリクス、λ(k, l)は緩和係数である。 
本研究では、画像再構成において最も計算負荷の

高い順投影演算(式(2))及び逆投影演算(式(3))を
GPU により並列計算した。 
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システムモデル 

システムモデルは、計測データと画素を対応づ

けるシステムマトリクスに反映される。本研究で

は、線形補間により投影演算をする手法(方法①)
と、画素と LOR(Line of Response)との距離に応じた

検出器応答関数の値を重みとして投影演算する手

法(方法②)を比較した。 
 

Slice 1  2・・・ t ・・・

Tri‐Linear Interpolated point

The distribution of the value
of detector response function

Forward Projection

Back Projection
 

図 1 方法① 線形補間による投影演算 
 

Length d

voxel j

x=dDetector Response Function Gauss(x)

System Matrix
aij = Gauss(d)

LOR i

 
図 2 方法② 画素と LOR との距離から計算 
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GPU では、補間計算する対象を Texture メモリとし

て使うことにより、ハードウェア上でメモリ参照

され高速に補間演算することができる。方法①で

はこの Texture メモリを利用し、LOR(Line of 
Response)に対して複数のサンプリング点において

線形補間により計算した(図 1)。順投影演算では、

各スライスで LOR が通る点から等間隔にサンプリ

ング点を取り、その位置の周辺画素値による線形

補間した値に検出器応答関数値をかけた値の合計

により投影値を計算した。この際、画像空間を

Texture メモリとして用いた。逆投影演算では、各

LOR において各スライスの検出器応答関数値の分

布を計算する。その分布を用いて各画素値を線形

される。なお方法①、方法②、どちらも検出器応

答関数はガウス関数(FWHM:3mm)とした。 
 
シミュレーション 

図 3 に本研究で想定した小動物用の OpenPET 装

置を示す。開放領域は 20mm 幅であり、開放領域

にまたがるように配置した 6 本の線状線源をシミ

ュレートした。計測データは時系列に LOR 情報を

保持するリストモードデータ(約 60M カウント)で
ある。使用した GPU は TESLA C1060(NVIDIA 社)、
CPU は Intel Quad-Core Xeon® 2.67GHz で、プログ

ラミングには GPGPU のための統合開発環境であ

る CUDA(Compute Unified Device Architecture, 
NVIDIA 社、バージョン 2.2)を使用した。なお、CPU
計算ではシングルコアのみを使用した。 

3. 結果と考察 

図 4 に再構成画像結果を示す。この結果から、

方法①ではシステムマトリクスの不一致による画

質劣化が見られるが、方法②では CPU と同等の良

好な画像が得られた。計算時間は、表 1 に示すよ

うに方法②は GPU により CPU の約 42 倍高速化さ

れたが、GPU 同士の比較では方法①のほうが方法

②より約 2.6 倍の高速であった。 
 

4. まとめ 

方法①は、システムマトリクスが一致するよう

にモデルを改良する必要がある。しかし、GPGPU
を用いた画像再構成において Texture メモリの利用

が大幅な計算時間高速化に有効であることがわか

った。 
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（２－８）全身同時撮像型 PET 装置に向けた基礎的検討 
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放射線医学総合研究所・分子イメージング研究センター 

 
 
 
1. はじめに 

従来の PET 装置の体軸視野は 15-25 cm 程度であ

り、全身撮像を行うにはベッドを移動しながらの

複数回の撮像が必要で長い検査時間を必要とする。

一方、全身をカバーするように検出器を延長すれ

ば、従来 20 分の検査時間を息止め可能な 1 分にま

で短縮できるほか、脳など局所に限定されている

分子イメージングの研究対象を全身に拡張できる。

しかしながら、このような全身同時撮像型 PET 装

置は非常に多くの検出器が必要であり従来の PET
装置の数倍のコストがかかる。また、膨大なデー

タの処理方法及びガンマ線の同時計数手法に起因

する問題もその実現を拒んできた。いくつかのグ

ループは体軸方向に荒いセプタを入れ検出器に届

くガンマ線を制限することでデータ量を低減する

試みを検討している。[1, 2] 
我々が提案する開放型 PET「OpenPET」[3]の手

法を応用すれば、比較的検出器数を抑えても体軸

視野を拡大することが可能であると考えられる。

本稿では OpenPET による全身同時撮像型 PET 装

置の実現可能性についてシミュレーションを元に

検討した。 
 

2. 方法 
 OpenPET による全身同時撮像型 PET 装置を図１

および表１に示す。全身同時撮像型 PET 装置にお

いては非常に傾斜した同時計数線（ Line of 
Response: LOR）も収集することから検出器として

は 3 次元検出器（Depth of Interaction: DOI 検出器）

を採用した。[4] 約 5 cm 角のブロック検出器から

なる直径 84 cm の検出器リングを 12 個並べ約 90 
cm の体軸視野とした。2 検出器リングごとに 1 検

出器リング分の Open gap を設けることで体軸長を

4 割程度延長している。Open gap 部分は仮想的な検

出器リングとし、仮想的な結晶リング 80 個を含ん

で全体の結晶リング数は 272 となる。OpenPET で

はOpen gapの部分も斜めのLORを元に逐次近似的

に再構成することによって画像化できる。 
 従来の PET 装置においては同時計数判定回路の

簡素化のために対軸方向の検出器の信号を束ねた

後、単一の検出器リングと見なして同時計数判定

を行う。しかしながら、全身同時撮像型 PET 装置

においては束ね処理においてデータ損失を引き起

こす確率が非常に高くなる。そこでデータ処理部

においてデータ損失による影響を評価するために、

図 2 に示すように独立読み出し法 (Independent 

Readout)、従来法(Grouping A)、分割束ね法(Grouping 
B)の 3 種類のデータ処理法を比較した。独立読み

出し法は従来の同時計数判定回路では回路規模的

に実装不可能である。分割束ね法においても同時

計数回路の規模は従来法よりは大きくなる。 
 全身同時撮像型 PET 装置においては従来の PET
装置よりも非常に傾斜した LOR も収集される。こ

のような非常に傾斜した LOR は空間分解能を劣化

させ散乱成分を多く含んでいることが想定される

が物体内で吸収される割合も多いため装置の S/N
には寄与しないとも考えられる。本シミュレーシ

ョンでは完全な 3 次元収集を模擬した後、最大結

晶リング差(Maximum Ring Difference: MRD)を制限

することで傾斜した LOR の影響を検討する。 
 非常に高い放射能下においては同時計数判定に

おける単位時間（数ナノ秒程度）内に 1 つの LOR
だけではなく複数の LOR を検出してしまう多重同

時計数(Multiple Coincidence)が発生する。多重同時

計数は真の同時計数を含んでいるにも関わらず、

検出された複数の LOR から真の同時計数を抽出す

ることができないため、すべての事象を捨ててい

た。従来の PET 装置において臨床で利用する条件

下では多重同時計数の発生する確率は低いと言え

る。しかしながら、全身同時撮像型 PET 装置のよ

うな非常に立体角の高い超高感度な PET 装置の場

合、多重同時計数の割合が増えるため単純に全事

象を捨てることは装置の性能を制限する可能性が

ある。全身同時撮像型 PET 装置における多重同時

計数の頻度を見積もる。 
 前述のハードウェア的制限及び検出手法に基づ

く物理的特性を踏まえて、全身同時撮像型 PET 装

置の計数率特性を評価するため 100 cm の円柱ファ

ントムを用いて、GATE[5]によるシミュレーション

を行った。線源はポリエチレン製の円柱内の中心

から 4 cm offset した部位に 100 cm のラインソース

を挿入した。計数率特性の評価には PET 装置でよ

く用いられる雑音等価計数率 (Noise Equivalent 
count Rate: NECR)を用いた。NECR は次式で表され

る。 

RST
TNECR

⋅++
=

2

2
 

ここで T は真の同時計数率、S は散乱同時計数率、

R は偶発同時計数率である。 
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Fig. 1. Illustration of OpenPET geometry and the 100-cm cylinder 
phantom. 

 
Fig. 2. Data acquisition systems using three pattern groupings. 
 

TABLE  I BASIC SPECIFICATIONS OF OPENPET GEOMETRY 
Crystal material LSO 
Crystal size 2.9 x 2.9 x 5.0 mm3 
Number of crystals 16 x 16 x 4 (per detector) 
Number of rings 272 (Virtual ring: 80) 
Ring diameter 84 cm 
Open gap 58.95 x 5 mm 
Axial FOV 89.595 mm 
Time resolution 1.5 ns 
Coincidence time window 6 ns 
Energy resolution 15 % 
Energy window 400-700 keV 

 
3. 結果と考察 

図 3 に視野中心に 100 cm 長の線線源を置いた際

のスライスごとの感度分布を示す。Open gap の位

置に対応してのこぎり上の感度分布が算出された。

それぞれの MRD での線線源による感度は 24, 37, 
44 および 46 kcps/MBq であった。MRD 207 と MRD 
271 における感度分布は視野中心付近以外ではほ

とんど変わらなかった。 
図 4 に 2 種類のデータ処理方法によるシングル

データのデータ損失の割合を示す。損失なしの計

数率は独立読み出し法から見積もった。Grouping B
は Grouping A に対して半分程度データ損失を抑え

られている。図 5 にそれぞれのデータ処理方法に

おける NECR を示す。束ね処理によって NECR が

低下しているのが分かる。従来法に比べて 2 分割

するだけでも NECR はかなり改善していると言え

る。 
図 6 に MRD を制限した際の NECR を示す。ここ

で、データ処理方法は Grouping B とした。リング

差を狭めるにつれて NECR が低下している。しか

しながら、MRD 207 と MRD 271 における NECR
はほとんど変わらなかった。これは、非常に傾斜

した LOR は検出される立体角が狭く、物体内で吸

収される割合が高い、このことは図 3 の感度分布

にも同様の結果が見て取れる。 
図 7 に 3 つのデータ収集方法における多重同時

計数の割合を示す。Grouping A の多重同時計数が

最も少ないがこれは束ね部ですでにデータを損失

していることによる。いずれの収集方法でも 200 
MBqにおいて 10 %以上の多重同時計数を含んでい

る。 
 

 
Fig. 3. Sensitivity profiles for the OpenPET scanner limited by four 
MRDs. Lines with arrow heads show the incident area of crystal rings 
on the slice. 

  
Fig. 4. Single data loss rates of the OpenPET scanner using two 
pattern groupings. 
 

 
Fig. 5. NECRs of the OpenPET scanner using three pattern 
groupings. 
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Fig. 6. NECRs of the OpenPET scanner limited by four MRDs. 

 
Fig. 7. Rates of multiple coincidences of the OpenPET scanner using 
three pattern groupings. 
 
 
4. 結論 

本稿では OpenPET の技術を用いた全身同時撮像

型 PET 装置の実現に向けて計数率特性の解析を行

った。従来の PET 装置のデータ収集法でも十分な

性能が得られるがデータ収集を分割してスループ

ットを上げることで更なる性能向上が期待される。

今後は更なる高感度化のために、多重同時計数の

識別方法を検討する。 
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（２－９）OpenPET への期待 ―腫瘍イメージングの立場から― 
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1. はじめに 
悪性中皮腫は、主に胸膜から発生する悪性腫瘍

で、病理学的に上皮型、肉腫型、二相性(混合型)

の３つに分類されている。中皮腫の発生には、ア

スベストのばく露が関与しており、過去の使用量

から、今後患者が増加すると予測されている。最

近では、アスベストを使用した工場近辺の住人に

中皮腫の発生頻度が高いことがわかり、大きな社

会問題にもなっている。中皮腫は、確立された治

療法がなく、診断されたときには進行性の腫瘍で

あることが多く、予後が非常に悪い腫瘍である。

中皮腫も早期に発見できれば、他の腫瘍と同様に

予後の改善が期待できる。そこで、早期発見を目

指して、早期から発現している中皮腫マーカー特

異的な画像診断プローブの開発研究を行った。 

中皮腫では、新しい治療法の開発が精力的に進

められている。その際に、治療効果の非侵襲的な

診断法が必要となる。そこで、中皮腫モデルマウ

スにおいて、FDG、FLT、チオチミジンの PET トレ

ーサーの比較検討を行った。中皮腫は、胸膜に広

く分布するため、放射線治療の際に、正常臓器の

肺の放射線障害のリスクを抑えるために、中皮腫

に対して十分な線量が照射できないことから、放

射線治療の効果が低いことが知られている。重粒

子線治療は、一般的な放射線治療に比べて、腫瘍

に線量を集中できる。そこで、中皮腫モデルマウ

スで重粒子線治療の有効性を検討するとともに

PET トレーサーによる治療の評価ができるかどう

かの検討のために、照射後の腫瘍集積の変化を追

跡した。 

 

2. 方法 

2-1. 中皮腫特異的画像診断プローブの開発 

中皮腫マーカーに対する抗体(IgG)を I-125 と

In-111 で放射性標識し、ヒト中皮腫細胞を使って

細胞結合実験、競合阻害実験、細胞内局在実験を

行った。皮下移植モデルマウスを使って体内動態

の検討と SPECT 撮像を行った。次に、IgG を小型化

した Fab を使って同様の検討を行った。Fab では、

Cu-64 で標識し、PET 撮像も実施した。 

 

2-2. 中皮腫モデルマウスにおける PETトレーサー

の検討と重粒子線治療の検討 

ヒト中皮腫細胞(肉腫型、上皮型)を胸膜腔内と

皮下に移植し、同所移植と皮下移植モデルマウス

を作成した。FDG、FLT、チオチミジンを投与し、

各組織型の腫瘍集積性の比較と PET撮像を行った。 

ヒト中皮腫細胞(肉腫型、上皮型)を皮下移植し、

重粒子線または X 線を照射し、経時的に腫瘍の大

きさを計測した。照射後 3時間、1日、7日、14 日

に FDG と FLT を投与し、腫瘍への集積の変化を測

定した。また、各タイムポイントでの病理学的変

化を検討した。 

 

3. 結果と考察 

3-1. 中皮腫特異的画像診断プローブの開発 

放射性標識 IgG は、中皮腫細胞に特異的に結合

し、その後内在化することがわかった。体内動態

の結果からも In-111 標識 IgG は腫瘍への集積が時

間ともに上昇したが、I-125 標識 IgG では、他の臓

器と同様に時間とともに低下した。In-111 標識 IgG

で腫瘍の画像化に成功したが、血液クリアランス

が遅いため、PET への展開には小型化する必要があ

ることがわかった。そこで、In-111 標識 Fab で同

様の検討を行ったところ、血中から速やかに排出

され、早期に高い腫瘍／血液比を得ることができ

た。そこで、半減期 13 時間のポジトロン核種であ

る Cu-64 で標識し、PET 撮像を行ったところ、投与

6 時間後から良好なコントラストの画像を得るこ

とに成功した。臨床への応用を考えた場合、早期

の中皮腫はサイズが小さいため、プローブの集積

の絶対量が少ない。そのため、感度と解像度に優

れた OpenPET の実現が期待される。 

 

3-2. 中皮腫モデルマウスにおける PETトレーサー

の検討と重粒子線治療の検討 

中皮腫モデルマウスにおいて、PET トレーサーの

集積を評価したところ、肉腫型では糖代謝マーカ

ーである FDG の集積が、上皮型では細胞増殖マー

カーである FLT やチオチミジンの集積が高いこと

がわかった(図 1)。臨床においても進行性の肉腫型

には FDG が高集積を示し、一方上皮型には、FDG の

集積が低いことが報告されており、今回の結果よ

り、組織型により評価に適するプローブが異なる

ことが示された。 

重粒子線と X 線を中皮腫モデルマウスの皮下腫

瘍に照射したところ、肉腫型、上皮型ともに照射
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後 2 週間程度は腫瘍サイズが大きくなったが、そ

の後減少に転じ、重粒子線では 30Gy、X 線では 60Gy

で腫瘍はほぼ消失した。病理解析より、照射後 7

日程度からアポトーシスやネクローシスなどの細

胞死が観察され始め、14 日後以降では、繊維化が

観察され、細胞密度が低下することがわかった。

このことは、腫瘍サイズが縮小するタイミングと

一致していた。 

重粒子線 30Gy と X 線 60Gy 照射後の FDG と FLT

の腫瘍への取込の評価を行った。上皮型腫瘍では、

重粒子線照射群、Ｘ線照射群ともに FLT の取込が

照射 3 時間後と 1 日後で照射前に比べ低下した。

一方、FDG の上皮型腫瘍への取込は重粒子線および

X線照射の治療効果と相関しなかった。肉腫型腫瘍

では、元々の集積性が低いこともあり、重粒子線

照射群では FLT の取込がほとんど変化しなかった

が、X線照射群では上皮型と同様に FLT 集積は 3時

間以降減少した。FDG の肉腫型への集積の変化は、

上皮型と同様に治療効果とは相関しなかった。以

上より、上皮型では、重粒子線と X 線ともに FLT

が治療効果の評価に適していることが示唆された

が、肉腫型では、X線治療効果の評価には FLT が適

しているが、重粒子線治療効果の評価には FDG、FLT

ともに適していないと思われ、他のトレーサーで

の検討が必要である。 

中皮腫の重粒子線治療やその効果判定の画像診

断について、今後、臨床での検証が必要であるが、

FLT やチオチミジンの腫瘍への集積の絶対量は、

FDG より低いため、既存の PET 装置より感度が高い

OpenPET の実現が期待される。 

 

4. 結論 

我々は、中皮腫の早期から発現している腫瘍マ

ーカーの ERC/mesothelin 特異的な PET プローブの

開発に成功した。今後の臨床応用が期待される。

中皮腫の重粒子線治療の有効性をモデルマウスで

示し、その治療効果の評価には、上皮型では FLT

が適していることを示したが、肉腫型に適した PET

プローブは残念ながら見つけられなかった。今後、

他の PET プローブの検討が必要である。重粒子線

治療と上皮型の FLT による治療効果の評価は、臨

床応用が期待される。また、これら腫瘍イメージ

ング研究において、従来の PET スキャナーより、

感度と解像度に優れた機器が必要であり、OpenPET

の実現が期待される。 

 

 

 
 

図 1 中皮腫モデルマウスの PET 画像 
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（３）クリスタルキューブ検出器開発 

 

（３－１）サブミリ PET が変える脳機能イメージング 

 
伊藤 浩 

放射線医学総合研究所・分子イメージング研究センター 
 
 

  
1. はじめに 

脳機能測定の立場から PET 装置に望む性能とし

ては、感度および分解能という基本的な性能指標

の他、放射能濃度の空間分布をいかに正確に測定

できるかといった定量性に関するものや、その定

量測定の普遍性すなわち同一の放射能濃度の測定

を異なる機種を用いても再現できることなどがあ

る。 

感度および分解能に関しては、検出器の性能や

画像再構成法などが関与するが、ここでは、有限

な分解能が脳機能測定に及ぼす誤差要因について

我々の研究を基に述べ、超高分解能 PET 装置、い

わゆるサブミリ PET により脳機能イメージングが

いかに変わりうるかについて考えてみたい。 

 

2. 有限な分解能による組織混合効果 

PET により、脳循環・エネルギー代謝や脳神経伝

達機能、脳病理学的変化などの各種の脳機能パラ

メータの測定が可能であるが、これらの測定では

脳内各領域に解剖学的あるいは脳機能上の観点か

ら関心領域を設定して解析を行う。このような解

析では、大脳皮質(灰白質)における脳機能パラメ

ータを求めたいことが多いが、PET 画像上で大脳皮

質領域に関心領域を設定したとしても、PET 装置の

空間分解能が数 mmと十分に高くないため関心領域

内に灰白質と白質、さらに脳脊髄液腔が混在する

ことになる。この組織混合はボクセル単位でも起

こり、測定誤差の原因となるが、以下にこの測定

誤差について述べる。 

 

(1) 組織混合と脳機能パラメータの内訳 

 関心領域中には大脳皮質(灰白質)および白質が

混在しているため、大脳皮質領域に設定した関心

領域内の脳機能パラメータ値は、脳血流量を例に

すると以下のような式で表わされる。 

CBF = αg·fg + αw·fw （式 1） 

CBF: 関心領域内の脳血流量 

αg : 関心領域内の灰白質存在比率 

fg : 灰白質の血流量 

αw : 関心領域内の白質存在比率 

fw : 白質の血流量 

したがって、PET により測定された関心領域内の脳

血流量は、目的とする測定パラメータである灰白

質の血流量と比べ過小評価されることになる。 

 関心領域内の灰白質および白質の存在比率を

SPM を用いた MRI の segmentation[1]により与え、

白質の血流量を半卵円中心に設定した関心領域内

の血流量値で代用すると、式 1 から灰白質の血流

量を求めることができる。我々は以前にこの方法

により灰白質の血流量を求めたが、前頭葉皮質域

における関心領域内の脳血流量 52 mL/100 mL/min

に対し、灰白質の血流量は 89 mL/100 mL/min であ

った[2]。 

 一方、式 1 は H2
15O によるダイナミック PET 測定

により、灰白質成分と白質成分の放射能濃度をト

レーサー動態解析モデルにより分離して計算する

ことも可能であるが[3]、以前に我々がこの方法に

より求めた灰白質の血流量は、大脳皮質域におけ

る関心領域内の脳血流量 42 mL/100 mL/min に対し、

灰白質の血流量 100 mL/100 mL/min であった。 

 

 
図 1 放射能濃度と脳血流量との間のテーブル。テ

ーブルの非直線性により組織混合効果による脳血

流量の過小評価が生じる。 

 

(2) 組織混合効果による脳機能パラメータの過小

評価 

 脳血流量測定を例にとると、PET により測定され

た放射能濃度と、モデルにより計算される脳血流

量との間のテーブルが直線ではないため、組織混

合効果による脳血流量の測定誤差（多くの場合は
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過小評価）を生じる（図 1）。この過小評価は特に

高血流量域で顕著となるため、アセタゾラミド負

荷試験において脳血管反応性の過小評価をもたら

す[4]。 

 

(3) 組織混合と脳内アミロイド沈着の評価 

 [11C]PIB や[18F]FACT などの脳内アミロイド沈着

測定用トレーサーは、アルツハイマー病における

脳内アミロイドに特異的に結合するが、これらの

トレーサーは白質にも結合するため、大脳皮質領

域に設定した関心領域内のトレーサー結合能値は

以下のような式で表わされる。（図 2） 

BP = αg·BPg + αw·BPw （式 2） 

BP : 関心領域内の結合能 

αg : 関心領域内の灰白質存在比率 

BPg: 灰白質の結合能 

αw : 関心領域内の白質存在比率 

BPw: 白質の結合能 

 

 
図 2 [11C]PIB による脳内アミロイド沈着の評価。

PET により測定された関心領域内の結合能は、白質

に結合したトレーサーの影響を含む。 

 

 

 

PET により測定された関心領域内の結合能は、白質

に結合したトレーサーの影響を含んだものになる。

式 2 において関心領域内の灰白質および白質の存

在比率を MRI により与え、白質の結合能を半卵円

中心に設定した関心領域内の結合能値で代用して

目的とする測定パラメータである灰白質の結合能

を求めたところ、健常者群とアルツハイマー病患

者群との間の脳内アミロイド沈着の差がより明ら

かとなった。 

 

3. サブミリ PET による脳機能イメージング 

有限な分解能が脳機能測定に及ぼす誤差につい

て、関心領域内における組織混合の観点から述べ

てきたが、サブミリレベルの超高分解能 PET 装置

が実現すれば、これらの測定誤差は相当軽減する

ことが予想される。また、大脳皮質に限局した脳

血流量や血管反応性、アミロイド沈着が画像上で

評価できるようになれば、脳病態診断や脳病態研

究に新たな展開をもたらす可能性がある。 

 
4. まとめ 

以上、脳機能測定の立場からサブミリ PET に期

待することについて述べた。より高精度な PET に

よる脳病態診断や脳病態研究を行う上では、感度

および分解能の向上と共に、実用的なシステムと

しての PET 装置の完成度を高めていく取り組みも

望まれ、これには装置開発側と臨床応用側の研究

者の密接な協力関係が不可欠である。 
 
参考文献 
[1] Ashburner J, Friston KJ: Neuroimage 11: 

805-821, 2000. 
[2] Ito H, Inoue K, Goto R et al.: Ann Nucl Med 20: 

131-138, 2006. 
[3] Iida H, Law I, Pakkenberg B et al.: J Cereb 

Blood Flow Metab 20: 1237-1251, 2000. 
[4] Ito H, Shidahara M, Inoue K et al.: Ann Nucl 

Med 19: 251-260, 2005. 

 
 



 38

 

（３－２）クリスタルキューブ：プロトタイプ検出器の製作と性能評価 
 

矢崎祐次郎 1) 2)、三橋隆之 2) 1)、稲玉直子 1) 
1)放射線医学総合研究所・分子イメージング研究センター 

2)千葉大学大学院・理学研究科 
 

 
 
1. はじめに 

X’tal cube（クリスタルキューブ）は、現在我々

が開発中の PET 用検出器で、近年普及してきた小

型半導体受光素子「Multi-Pixel Photon Counter 
(MPPC)」をシンチレーション結晶ブロックの全表

面に複数個配置し、ブロック全面からシンチレー

ション光を検出することを特徴とする。小型で薄

いMPPCは放射線入射に対して散乱体とはならず、

検出器の被検者側の面や隣の検出器側の面に配置

しても問題にならない。X’tal cube は、複数個の

MPPC からの信号を位置演算することで検出器内

の放射線との相互作用位置を 3 次元で特定できる

ほか、シンチレーション光の発光位置に最も近い

ブロック表面で光検出ができるため、位置分解能

だけでなくエネルギー、時間特性に関しても高い

性能が期待できる。このように結晶ブロック内で

の入射γ線の位置情報を 3 次元的に特定すること

で、近接撮像や体軸方向視野を拡大した３D モー

ド PET においても均一な位置分解能を保つことが

できる。 
 

2. 検出器の構成と原理 
図１に X’tal cube の一例を示す。シンチレーショ

ン結晶ブロックは小さな立方体型結晶素子の 3 次

元配列で構成され、そのブロック表面に複数個の

半導体受光素子 MPPC が間隔をおいて結合されて

いる。MPPC は半導体がもつ一般的な性質として、

軽量薄型、低い印加電圧で動作可能、量子効率が

高いという点に加えて、PMT と同等の増幅率をも

つ。MPPC が結合されていない表面部分は、なるべ

く多くのシンチレーション光を検出するために反

射材で覆う。またブロック全面での光検出が行え

るので、結晶ブロック内部には反射材を入れる必

要が無い。結晶素子配列で構成されたブロックで

は、その素子間に光学的不連続面を形成するため

臨界角の影響でシンチレーション光が x, y, z 方向

に直線的な方向性を持って伝搬していく。その光

を広がった先の複数の MPPC で検出し、得られた

信号を位置演算することで発光した結晶素子を特

定する。この発光結晶位置が入射放射線の 3 次元

的検出位置となる。 
入射放射線の位置、エネルギー、時間の情報は

すべてシンチレーション光に変換されるため、ブ

ロック全面からの光検出は、この 3 つの情報の計

測精度向上につながると考えられ、またシンチレ

ーション光を発光結晶から最も近いブロック表面

で検出することで、それらの情報を劣化させる前

に取得することができる。特にこの情報量の増大

は、従来の１面読み出し型 PET 用検出器と比較す

ると、ブロック側面からの光検出が可能になるこ

とから DOI 方向に対して顕著となる。 
全面読み出し型検出器構造はその対称性から、

入射放射線の方向を問わず検出器内で一様な空間

分解能を得ることも可能であり、PET での近接撮

像に伴う空間分解能の劣化も引き起こさない。そ

の他に、コンパクトな作りであるため様々な PET
装置のデザインに対応できる、MPPC が磁場の影響

を受けないため MR-PET 装置の検出器として活用

できるなどの利点が挙げられる。 

MPPC

scintillation 
crystal block

reflector

 
 

図１ X’tal cube デザインの一例。 
 
3. 実験 

前報告では、結晶ブロック表面への受光素子配

置についての基礎研究の結果を報告した[1]。まず

ブロック 1 表面に対して様々な受光素子配列を適

用して、その配置方法がどのようにシンチレータ

素子の識別能に影響するのかを調べた。 
今回は MPPC を結晶ブロックの全 6 面に配置し

て X’tal cube のプロトタイプを製作し、その結晶識

別能を評価している。 
図 2 は今回製作したプロトタイプの構成図であ

る。結晶ブロックは 3.0 mm×3.0 mm×3.0 mm の

Lu2xGd2(1-x)SiO5 :Ce（LGSO, x = 0.9、日立化成社製）

を 6×6×6 配列に構成した。その内部には反射材

や光学グリスなどは一切使用せず、単純に結晶素

子を積層しただけの構造になっている。各 LGSO
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素子の表面状態は化学研磨である。使用した MPPC
は、3×3 mm2 の受光面に 50μm×50μm サイズの

GAPD ピクセルが 60×60 配列しており、開口率は

61.5 %である(S10931-050P、浜松ホトニクス社製)。
MPPC はブロック 1 面に 4×4 の 16 個、全面合計で

96 個が光学結合されている。MPPC の有感領域以

外を覆う反射材として、反射率 98％の multilayer 
polymer mirrors（住友 3M 社製）を用いた。図 3 に

測定回路図を示す。直交する 3 方向から 137Cs 点線

源からのγ線(662 keV)を一様照射し、全 96ch 分の

MPPC の信号は NIM モジュール、CAMAC ADC を

用いて処理しリストモードでデータ収集を行った。

MPPC は温度変化に非常に敏感なため、実験は温度

を一定に保って行った。 
MPPC からの信号に対して下式の 3 次元重心演

算を適用し、各イベント毎に発光結晶の 3 次元位

置情報（X,Y,Z）を取得した。 
Ri = Σj Pi,j×nj /N ( i=x,y,z, j=1,…, M ) 

ここで Riは結晶応答の i 座標位置、Pi,jは i 方向に

対する j 番目の MPPC の位置で njはその MPPC の

出力である。N は全 MPPC の出力の合計であり、1
回のシンチレーション光の発光で検出した全光量

を示す。M は MPPC の合計個数である。 
この位置情報うち Z 方向位置(RZ )が結晶ブロッ

クの 1、2、3 層目の応答を示すイベントのみをそ

れぞれ抽出し、各層ごとに切り分けた 2 次元(X-Y)
ポジションヒストグラムを作成してその結晶識別

能を評価した。尚、プロトタイプの結晶素子配列(6
×6×6)、MPPC 配列(4×4)が全方向で対称的な構造

になっているため、RZ が 4 層目のときは 3 層目の

結果、5 層目のときは 2 層目、6 層目のときは 1 層

目の結果とほぼ等しくなると考えられる。 
 
 
 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

図 2 今回製作したプロトタイプの構成図 
 

 

 
 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

 
図 3 測定回路図 

 
 
 

4. 結果と考察 
図 4 は Z 方向の結晶応答が 1、2、3 層目を示し

たときの 2 次元(X-Y)ポジションヒストグラムであ

る。このヒストグラムはコンプトンエッジより高

いエネルギーの光電効果イベントのみを選別して

作られている。図 5 は上図に示したヒストグラム

に引かれた白線上に位置する結晶応答ピークをプ

ロファイルで表示したものである。Z=1~3 のどの

結果においても、個々のピーク間には十分な間隔

があり、またピークがシャープであることから、

すべての結晶応答の位置弁別が可能であることが

分かる。 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

 
 
 

図４ 2D(X-Y)ポジションヒストグラム 
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図 5 上図のポジションヒストグラムに引かれた 

白線上に位置する結晶応答のプロファイル 
 
 

 
5. 結論 

X’tal cube のプロトタイプ製作を行い、その結晶

識別能の評価を行った。プロトタイプは 3mm 立方

の LGSO を 6×6×6 層に構成した結晶ブロックに対

して、その全表面に最密にMPPCを配置している。 
最も一般的な位置演算であるアンガー計算の結

果、すべての結晶素子の位置弁別が十分に可能で

あることを示した。 
なお本研究は、科学技術振興機構（ＪＳＴ）先

端計測分析技術・機器開発事業の支援のもと行わ

れた。 
 
 
参考文献 
[1] 稲玉直子、矢崎祐次郎、長田拓人、：「DOI 検

出器研究」, 平成２０年度次世代 PET 研究会

報告書, pp10-14, 2008 
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（３－３）クリスタルキューブ：位置弁別アルゴリズムの開発 

 
菅 幹生，横山 貴弘 

千葉大学・工学研究科 
 

 
 

 
 

1. はじめに 
光電子増倍管（PMT）と同等な増倍率を有する半

導体受光素子であるMPPC (Multi-Pixel Photon 
Counter)は小型でγ線に対して透明であることか

ら，シンチレータに3次元的に配置することができ

る。現在放射線医学総合研究所では，千葉大学，

東京大学，浜松ホトニクスと共同で，クリスタル

キューブ（X’tal cube）と呼ばれる新しいDOI（depth 
of interaction）検出器の開発を進めている[1]。X’tal 
cubeでは従来のDOI検出器とは異なり，受光素子を

シンチレータブロック全面に分散して配置するこ

とで，3次元的にシンチレーション光を取得できる

（図1）。X’tal cubeにおける消滅放射線検出位置の

弁別精度は，結晶内の光分配方法と受光素子の配

置，位置弁別アルゴリズムに依存する。今回，X’tal 
cubeに対する位置弁別アルゴリズムをシミュレー

ションにより検討した結果を示す。 
 

2. 方法 
消滅放射線がシンチレータと相互作用した空間

座標は，光子が受光素子に到達した数と位置の情

報から推定できる。 

2-1. アンガー（Anger）法による位置弁別法 

位置弁別アルゴリズムとして広く利用されてい

る手法に Anger 法がある。Anger 法は各受光素子か

らの出力強度に重心演算（Anger 計算）を適用する

ことで消滅放射線がシンチレータと相互作用した

空間座標（位置情報）を求められる。 
 
                    (1) 
 
ここで，X は推定相互作用位置，ki は重み係数，zi

は受光素子出力を表す。 

2-2. 最尤推定法による位置弁別法 

最尤推定法による位置弁別手法は，以下の 3 つ

のステップから構成される[3]。 

I. シンチレータと消滅放射線との相互作用位置 x
に応じた受光素子 i の平均受光素子出力 fi(x)を
求める。 

II. 受光素子 i の平均受光素子出力 fi(x)と実際の受

光素子出力 ziを用いて尤度関数 p( z | x ) を求め

る。 
 
                    (2) 
 

ここで，i (= 1 … N) は受光素子番号，N は受光素

子数である。 

III. 尤度関数 p( z | x )が最大値をとる x を推定相互

作用位置 X と推定する。 

検出器構造を図 2(a)とした場合の平均受光素子

出力の例を図 2(b)に，尤度関数における最大値から

推定相互作用位置 X を求める様子を図 2(c)に示す。 
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図 2 最尤推定法による位置弁別法 
(a) モノリシックシンチレータに対する受光素子 i

と受光素子出力 zi.   
(b) 検出器(a)に対する平均受光素子出力 fi(x).  
(c) 尤度関数例と推定した検出位置 X 
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2-3. シミュレータによる受光素子出力の生成 

X’tal cube のシンチレータが消滅放射線と相互作

用することで発生する光子を、受光素子に到達す

るまで追跡するモンテカルロシミュレータ[3]を用

いた。シミュレーションにおける受光素子は位置

弁別型光電子増倍管(PS-PMT)とした。シンチレー

タブロックと PS-PMT の間に穴の空いた反射材を

配置することにより，シンチレータブロック各面

におけるX’tal cubeの形状を再現できる。たとえば，

図 1 で示した X’tal cube に対応する PS-PMT を用い

た検出器は図 3 のようになる。 

2-4. 位置弁別精度検証のためのシミュレーショ

ン 

モノリシックシンチレータを用いた検出器では

最尤推定法が Anger 法よりも位置弁別精度が高い

ことが知られている。しかし，小さなシンチレー

ション結晶を組み上げたシンチレータブロックに

受光素子を分散配置した検出器構造での最尤法の

有効性はこれまで検討されていない。 
位置弁別精度を検証するために想定した検出器

の構造を図 4 に示す。シンチレータブロックは 
3.0 mm×3.0 mm×3.0 mm の LSO 結晶を 6×6 に配

列し，結晶間には空気の層を想定した。シンチレ

ータブロックと PS-PMT の間には穴の空いた反射

材を配置し,それ以外の結晶ブロック面には一様な

反射材を配置している。平均受光素子出力を 1 結

晶につき 1 点，計 36 点求めた。消滅放射線エネル

ギーは 662keV とし，検出器上方より 1 結晶につき

1 万発照射した。 
シミュレーションデータを利用して Anger 法と

最尤推定法による位置（結晶）弁別精度を比較し

た。最尤推定法による位置弁別法での尤度関数は，

平均受光素子出力を結晶サイズ間隔としたことに

対応させて式(2)における位置 x を結晶番号に変え

た式(3)とした。 
 
                   (3) 
 
 

ここに，j (= 1 … M)は結晶番号，M はシンチレータ

ブロックを構成するシンチレーション結晶の個数

である。 
 

3. 結果と考察 
2 種類の受光素子配置に対する結果を図 5 と図 6

に示す。図 5 と図 6 の(a)はシンチレータブロック

に対する受光素子配置，(b)と(c)は Anger 法と最尤

推定法により求めた 2 次元ポジションヒストグラ

ム，(d)と(e)は各位置演算法の 2 次元ポジションヒ

ストグラムを領域区分して求めた位置弁別（結晶

識別）正答率を示した。2 次元ポジションヒストグ

ラムは最大値と最小値をそれぞれのグレースケー

ルの最大値と最小値として表示した。また位置弁

別正答率は各結晶における入射消滅放射線数に対

する正しく判別された消滅放射線数の割合と定義

した。 
図 5 の受光素子配置での Anger 法による位置弁

別正答率は，平均 92%，最低 82%となった。Anger
法で正答率が低い領域は，シンチレータブロック

中央付近の 4 つの結晶に対して 1 つの受光素子し

か割り当てられていない領域であった。これは 2
次元ポジションヒストグラムにおいてスポット間

隔が狭い結晶に対応する。最尤推定法による位置

弁別正答率は，平均 99%，最低 97%と Anger 法と

比較して高くなった。正答率が相対的に低い領域

は Anger 法とほぼ一致した。 
図 6 の受光素子配置での Anger 法による位置弁

別正答率は，平均 85%，最低 72%となった。Anger
法の 2 次元ポジションヒストグラムの端部付近で

はスポットの一部が重なり合っており，結晶の識

別が十分にできないことが分かる。一方，最尤推

定法による位置弁別正答率は平均 98%，最低 90%
となり，ほとんどの結晶において高い正答率を示

した。以上の結果より，シンチレータブロックに

小型の受光素子を配置した検出器においても，最

尤推定法が Anger 法よりも位置弁別精度が高かっ

たことより，X’tal cube においても最尤推定法が有

効な手法となりえることが示唆された。 
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図 3 X’tal cube を想定した検出器 

 
     
     
     
     
     
     
     

     
図 4 位置弁別精度の検証に用いた検出器 
 

4. 結論 
シミュレーションによる検討により，小さなシ

ンチレーション結晶を組み上げたシンチレータブ

ロックに対する位置弁別手法として最尤推定法が

有効であることを確認した。今後 3 次元的に受光

素子を配置した場合の位置弁別精度や，結晶サイ

ズが位置弁別精度に与える影響などについて検討

する予定である。 

PS-PMT 

Reflector 

Crystal 

!
)()|(

)(

1 i

jfz
i

N

i z
ejfjzp

ii −

=
∏=　



 43

謝辞 
本研究は、科学技術振興機構（ＪＳＴ）先端計

測分析技術・機器開発事業からの委託により行わ

れている。 
 

参考文献 
[1]  Yujiro Yazaki, et al., ”Preliminary Study on a New  

DOI PET Detector with Limited Number of Photo- 
Detectors”, The 5th KOREA-JAPAN Joint Meeting 
on Medical Physics, YI-R2-3, 2008. 

[2]  T.D. Milster, et al., "Digital Position Estimation for  
the Modular Scintillation Camera", IEEE 
Transactions on Nuclear Science, 32, 1,  pp. 
748-752 , 1985. 

[3]  横山貴弘, 他: 受光素子の3 次元配置最適化

に向けたDOI検出器シミュレータの開発, 医
学物理,  29, pp. 179-180, 2009. 

 
 
 

 

(a)

(b) (c)

(d) (e)

正答率(％)

10060

9241 10529

Count

Reflector

Photo detector

(a)

(b) (c)

(d) (e)

正答率(％)

10060

9241 10529

Count

Reflector

Photo detector

 
 

 
 
図 5 Anger 法と最尤推定法の比較結果（1） 
(a) 結晶ブロックに対する受光素子配置 
(b) Anger 法での 2 次元ポジションヒストグラム 
(c) 最尤推定法での 2 次元ポジションヒストグラム  
(d) Anger 法での位置弁別正答率 
(e) 最尤推定法での位置弁別正答率 
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図 6  Anger 法と最尤推定法の比較結果（2） 
(a) 結晶ブロックに対する受光素子配置 
(b) Anger 法での 2 次元ポジションヒストグラム 
(c) 最尤推定法での 2 次元ポジションヒストグラム 
(d) Anger 法での位置弁別正答率 
(e) 最尤推定法での位置弁別正答率 
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（３－４）クリスタルキューブ：シンチレータへのレーザー加工応用と 
その検出器性能 

 
森谷隆広、福満憲志、酒井利明、大須賀慎二、岡本俊、高橋宏典、渡辺光男、山下貴司 

浜松ホトニクス株式会社 
 
 
 
1. はじめに 

一般的に PET 装置のガンマ線検出部には、シン

チレータアレイと光検出器から成るシンチレーシ

ョン検出器が用いられる。シンチレータアレイに

ついては、空間分解能向上の要求とともに、シン

チレータのピクセルサイズの微細化が進められて

きた。特にラットやマウスなど小動物の撮像を目

的とした PET 装置では、断面積が 1 mm2以下のシ

ンチレータが用いられる場合もある[1-2]。シンチ

レータピクセルの微細化に伴う課題として、ピク

セル間に存在する不感領域の割合の増大が挙げら

れる。これはガンマ線の検出感度低下を引き起こ

す要因となる。また、微細なシンチレータを位置

精度良くアレイ状に組み上げることは困難であり、

量産性に課題が残されている。 
このような背景から、高い検出感度および位置

分解能特性を有するシンチレーション検出器を簡

便に製作する技術の確立を目的に、シンチレータ

へのレーザー加工応用を検討している。 
 

2. レーザーを用いたシンチレータ内部加工 
レーザーを用いた加工は、高精度、高速であり

ながらランニングコストが低いという特長を持つ

ことから、様々な分野に応用されている。レーザ

ー加工の代表的な手法として、レーザーアブレー

ション加工が挙げられる。これは、材料に対して

吸収性となる波長のレーザー光を、低 NA のレンズ

を用いて材料表面近傍に集光することで、物質を

蒸散させ、材料の表面から順に溝を掘り進めてい

く加工法である。V. V. Nagarkar らは、エキシマ

（UV）レーザーを用いたアブレーション加工によ

り、LSO シンチレータにピクセルパターンをエッ

チングすることに成功している [3] 。本手法によ

りサブミリオーダーの微細加工が可能であるが、

加工時間に課題があり、実用化には至っていない。 
一方、可視～近赤外の光に対してシンチレータ

結晶は透明であるが、この波長帯のレーザー光を、

集光レンズを用いて材料内部に集光すると、多光

子吸収などの非線形な吸収が引き起こされる。こ

の結果、集光点の近傍だけ空間選択的に屈折率変

化領域やマイクロクラックなどの光学的不連続点

を作製することができる。この内部集光加工の概

念図を図１に示す。 

実際に内部集光加工を行った LYSO シンチレー

タの顕微鏡写真を図２に示す。同図より、直径数

十μm 程度のマイクロクラックが、シンチレータ内

部に導入されていることが確認できる。このよう

なマイクロクラックをシンチレータ結晶内に高密

度に配置することで、シンチレータ内部に 2 次元

アレイ構造を作製した。 
図３に、外形が 20 mm × 20 mm × 5 mm の LYSO

シンチレータ内部に、1.67 mm ピッチの 12 × 12 ア

レイ構造を作製した例を示す。加工には繰り返し

周波数 1 kHz の Nd:YAG レーザーを使用した。同

図より、シンチレータ内部に高い光散乱効果を有

した壁面が作製されていることが確認できる。な

お、本サンプルを作製するのに要した時間は約１

時間であるが、より繰り返し周波数の高いレーザ

ーを用いれば、加工時間の短縮が可能である。 
 

材料に対して透過性となる
波長のレーザー光

シンチレータ

集光レンズ

マイクロクラック

材料に対して透過性となる
波長のレーザー光
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集光レンズ

マイクロクラック

 
図１ レーザーを用いたシンチレータへの内部集

光加工 
 

 
 
図２ LYSO シンチレータ内部に導入されたマイ

クロクラックの顕微鏡写真 
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図３ 20 mm × 20 mm × 5 mm の LYSO シンチレー

タ内部に 1.67 mm ピッチの 2 次元アレイ構造を作

製した例 
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図４ 図３に示したサンプルをフラットパネル

PMT に結合した際に得られた(a) ２次元ポジショ

ンヒストグラムと(b) 7 行目および(c) 6 列目のイメ

ージプロファイル 

3. レーザー加工シンチレータの検出器性能 
レーザーによる内部集光加工を行ったシンチレ

ータの放射線検出器としての性能を評価した。 
図３に示したサンプルの 20 mm × 20 mm 面を、

Si オイルを用いて 256ch フラットパネル PMT
（R8400-00-M256）に結合した。シンチレータの

PMT との結合面以外はテフロンテープで覆った。

図４に、137Cs 線源を用いてガンマ線を一様照射し

て得られた 2 次元ポジションヒストグラムと、そ

の 7 行目および 6 列目のイメージプロファイルを

示す。同図より、シンチレータの全域に渡って明

確な位置弁別が得られていることが分かる。図５

に各セグメントの 662 keV におけるエネルギー分

解能特性を示す。全セグメントの平均値で 9.7％ 
FWHM という結果が得られた。 
 次に、1 mm 以下のピッチサイズでの位置弁別能

を確認するため、図６に示すサンプルを作製した。

このサンプルには、2.50 mm、2.00 mm、1.67 mm、

1.25 mm、1.00 mm、0.83 mm および 0.63 mm の 7
種類のピッチで 2 次元アレイ構造が作製されてい

る。このサンプルに 662 keV ガンマ線を一様照射し

て得られた 2 次元ポジションヒストグラムを図７

に示す。同図では、0.63 mm ピッチの領域のイメー

ジプロファイルも併せて示した。この結果から、

アレイのピッチサイズが 1 mm 以下であっても、位

置弁別可能であることが分かった。 
図７の(c) 2.50 mm ピッチおよび(d) 0.63 mm ピッ

チの領域（ともに 2.5 mm × 2.5 mm の領域に相当）

に対応するエネルギー信号の波高分布を図８に示

す。全吸収ピークのチャンネル値、半値幅および

カウント値を比較すると、両者でほぼ同等の特性

が得られていることが分かる。この結果は、レー

ザー加工によるシンチレーション特性の劣化と検

出感度の低下がほとんどないことを示唆している。 
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図５ 図３に示したサンプルにおける各セグメン

トの 662 keV でのエネルギー分解能特性 
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図６ 20 mm × 20 mm × 5 mm のLYSOシンチレー

タ内部に 0.67 mm～2.5 mm ピッチの 2 次元アレイ

構造を作製した例 
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図７ 図６に示したサンプルの (a) ２次元ポジシ

ョンヒストグラムと(b) 0.63 mm ピッチの領域のイ

メージプロファイル 
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図８ 図７の(c)および(d)で示した領域のエネルギ

ー波高分布と全吸収ピークの特性 
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図９ クリスタルキューブ検出器の概念図 
 
4. まとめ 

レーザーを用いた内部集光加工により、LYSO シ

ンチレータ内部に 2 次元アレイ構造を作製した。

256ch フラットパネル PMT との結合により、アレ

イのピッチサイズが 1 mm 以下であっても位置弁

別可能であることが確認できた。また、レーザー

加工によるシンチレーション特性の劣化や検出感

度の低下は見られなかった。これらの結果は、PET
用シンチレータにレーザー加工技術を適用するこ

とで、高感度かつ高位置分解能特性を有する検出

器が実現可能であることを示している。なお、本

手法は自動化が可能であるため、量産性の面でも

有利と考えられる。 
今後は、シンチレータブロックの多面に半導体

光検出器 MPPC（Multi-Pixel Photon Counter）[4]を
取り付けた 3 次元放射線検出器（クリスタルキュ

ーブ検出器）へのレーザー加工適用を目指す。図

９に本検出器の概念図を示す。クリスタルキュー

ブへのレーザー加工適用を実現するには、より厚

いシンチレータへの加工技術を確立する必要があ

る。その際に課題となるのが、空気とシンチレー

タの屈折率差に起因する球面収差である。球面収
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差はレーザーの集光性能を低下させ、加工率低下

や加工品質劣化を引き起こす。これを解決する手

段として、液晶空間光変調器（LCOS-SLM、X10468）
を用いた球面収差補正[5]を検討していく予定であ

る。 
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（３－５）PET/MRI 装置開発の世界動向、特に韓国の躍進について 
 

吉田英治、山谷泰賀 
放射線医学総合研究所・分子イメージング研究センター 

 
 
 
1. はじめに 

2010 年 2 月 13 日に千里ライフサイエンスセンタ

ー(大阪)で行われた 1st International Conference on 
Integrated PET-MRI に参加した。本会議は大阪大学

が主催しドイツの Dr. B. J. Pichler (University of 
Tuebingen)、韓国の Dr. S. J. Hong (Eulji University)
及び Dr. J. S. Lee (Seoul National University)の 3 人を

招いて行われた。神戸高専の山本誠一先生を始め

とする国内の研究者も含めて 7 人の講演者が最先

端の研究発表を行った。装置開発及び要素技術に

関する演題に加えて、PET/MRI 装置の研究応用に

関する演題も２件あった。 
 

2. 世界動向 
近年、盛んに研究開発されている PET/MRI 装置

は、大別すると分離方式、ライトガイド方式、半

導体（受光素子）方式の 3 種類に分類される。ラ

イトガイド方式と半導体方式は MRI 内に PET 装置

を設置することで、同時に同一部位を PET と MRI
で撮影できるようにしたものが多い。 

分離方式は、PET/CT装置と同様に、独立した PET
装置と MRI を同一のベッドで撮像することで重ね

合わせを行う装置である。ほぼ既存の PET 装置そ

のものを、MRI からの磁場の影響を受けない程度

に離して設置する。別々に画像を撮像することか

ら時間的同一性はないが、既存の装置をそのまま

利用可能であり、頭部用[1]や全身用装置として開

発が進められている。 
ライトガイド方式は、以前から研究されおり

[2]-[4]、磁場の影響をうける光電子増倍管（PMT）
をMRIの外に出してシンチレータのみをMRI内に

設置する方式である。シンチレータと PMT の間は

数十 cm から数メートル長のライトガイドで光学

結合される。既存の MRI 装置を利用する場合が多

いが、PET 装置の検出器リングのサイズや設置場

所が制限を受けるため小動物用 PET 装置が主であ

る。PET 装置は既存のコンポーネントを流用でき

るメリットがあるが、ライトガイドによる PET 装

置の性能劣化が著しく、検出器リングの多層化も

困難である。 
半導体方式は受光素子に磁場の影響を受けない

APD（アバランシェフォトダイオード）やガイガ

ーモード APD（SiPM とも呼ばれる）を用いる方式

であり、PET 装置のフロントエンド回路部までを

完全に MRI の静磁場中に設置する。回路系等にお

いても非磁性の材料を選別することで PET 部も十

分な性能を得られるが、PET 装置自体を新規開発

する必要がある。小動物 PET 装置と頭部用 PET 装

置において開発実績があるが[5]-[7]、今後全身用

PET 装置においても主流になる方式であると予想

する。図 1 にこれまでに報告された様々な方式の

PET/MRI 装置を示す。 
 

3. 韓国の躍進 
韓国は2007年から国策でPET/MRI装置の開発を

進めている。PET 装置に関する IEEE の国際会議

（IEEE NSS-MIC）においても数年前からソウル大

学等が検出器に関する基礎的な演題やシミュレー

ションに関する演題を発表してきており、放医研

の DOI 検出器を追従するような研究発表も見られ

た。2009 年の IEEE NSS-MIC では 10 件以上の発表

があった。 
BGO を PET で初めて使用したことで有名な

Gachon 大学の Dr. Z. H. Cho は頭部用の PET/MRI
システムを開発している。本装置は Siemens の高分

解能 PET 装置である HRRT と 7T の MRI を利用し

て分離方式の PET/MRI 装置とし、非常に高分解能

な頭部画像を得ることを目的としている。 
一方、Samsung Medical Center、Soul 大学および

KAIST からなる研究グループは、SiPM を用いた頭

部用 PET/MRI 装置の開発を行っている。PET 部分

においてはすでに 1 リングのプロトタイプ装置を

開発済みである。これは、次世代の受光素子とし

て SiPM が注目される中、世界に先駆けた SiPM に

よる PET 試作である。現在、ファントム実験等の

性能評価をしている段階であり、2010 年までに

PET/MRI 装置としての稼働を目指している。また、

本装置をベースに全身用の PET/MRI 装置を開発す

るための研究も始まる見込みである。 
特筆すべきは、IEEE NSS-MIC の初のアジア開催

として、2013 年のソウル開催が決まったようであ

り、韓国の勢いがより一層活発化するのは間違い

ない。 
 

4. まとめ 
数年前までは夢物語に近かった PET/MRI 装置は、

SiPM 等の新しい要素技術の実用化に併せて、急速

に現実味を帯びてきた。低被ばくな PET 診断を実

現するために、被ばくのない MRI との組み合わせ
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は重要であり、PET/MRI 装置開発は世界的な開発

競争の時代にすでに突入している。 
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図１ PET/MRI 装置の開発 
（赤字は開発中の装置、年号は文献等の発表時期を示す。） 
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（４）PET 検出器の基礎研究 

 
（４－１）8 層 DOI 検出法の検討 

 
稲玉直子 

放射線医学総合研究所・分子イメージング研究センター 
 

 
 
1. はじめに 

Depth of interaction (DOI) とは検出器内で放射線

を検出した深さ位置のことである。DOI検出器は、

PET 装置で感度の向上にともなう視差による分解

能の劣化を防ぐ技術であり、より細かい DOI 識別

は分解能の向上だけでなく被検体に近接させた検

出器配置を可能とし、装置の立体角を大きくする

ためさらなる感度の向上にもつながる。我々のグ

ループでは以前、シンチレーション光の広がりを

制御することで4層分のDOI識別を可能とした [1]。
そして、波形弁別を行うことでさらに 2 層分の識

別をする 8 層 DOI 検出器の開発を行った [2]。しか

し、波形弁別法を用いるには異なるシンチレータ

を使用することが必要であった。本研究では、波

形弁別の代わりにシンチレーション結晶の形状を

通常用いられる四角柱から三角柱に変えることで

2 層分の識別を行うという新しい方法を用い[3]、 8
層 DOI 識別を行うものである。波形弁別法と異な

り単一のシンチレーション結晶素子で行うことが

できるため、本手法を用いれば原理的にどのシン

チレータでも 8 層 DOI 検出器を実現できる。 
 

2. 8 層 DOI 検出法の原理 
図１a) に 4 層 DOI 検出器の原理を示す。結晶の

識別は、放射線を一様照射したときに検出したイ

ベントの位置演算の結果得られる 2 次元（2D）ポ

ジションヒストグラム上で行う。4 層 DOI 検出器

では、4 層分のシンチレーション結晶素子配列内の

一部の反射材が抜かれ空気層となっている。一般

の検出器ではすべての結晶素子間に反射材が入っ

ていて、シンチレーション光は発光した結晶素子

の真下から位置弁別型光電子増倍管（PS-PMT）に

入射するため、結晶素子が等間隔に配列されてい

るのに対応し 2D ポジションヒストグラム上の結

晶応答も等間隔に並ぶ。しかし結晶素子間の反射

材を抜くと、シンチレーション光が隣の結晶素子

にも広がるため、結晶応答が光の広がる方向に移

動する。したがって、結晶応答は反射材を抜いた

部分で互いに近寄り、その分反射材が存在する部

分に空間ができる。その空間に他の結晶素子配列

の応答が位置するように工夫することで、結晶素

子配列を積層してもすべての結晶応答を重なりな

く 2D ポジションヒストグラム上に表すことがで

きる。 
図１b) に 2 層 DOI 検出器の原理を示す。通常用

いられる四角柱状結晶素子を 2 分して三角柱状に

すると、結晶応答は 2 つの三角柱型結晶素子の位

置に対応した場所、つまり分割した線の両側に位

置する。2 つの四角柱状結晶素子を異なる対角線で

2 分すると結晶応答は異なる方向に分かれるため、

結晶素子を積層しても応答が重ならず判別可能と

なる。 
 

 
 

 
 

図１ a) 4 層 DOI 検出器の原理。b) 2 層 DOI 検出

器の原理。 
 
8 層 DOI 検出は、4 層 DOI 検出器の 1 つの四角

柱状結晶素子を DOI 方向に 2 分し、さらにそれぞ

れ異なる対角線で三角柱状に分割することにより

可能となる。図２に 8層DOI検出器の構造を示す。
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また、2D ポジションヒストグラムを 4 層 DOI 検出

器との比較で示す。4 層 DOI 検出器の 1 つの結晶

素子が上下に 2 分され、さらにそれぞれが三角柱

型に 2 分されるため、1 つであった結晶応答が 4 つ

に分かれる。対応する結晶応答を四角の囲みで示

す。 
 

 
 

図２ 8 層 DOI 検出器の原理。 
 
 

3. 実験 
3.1. γ線の一様照射による性能評価 

8 層 DOI 検出法の検証のため、8 層のシンチレー

タ結晶素子配列を組み立て、性能評価を行った。

結晶素子には、断面が、2 辺が 3 mm の直角 2 等辺

三角形、高さが 3 mm の三角柱型で表面を化学研磨

した Lu2xGd2(1-x)SiO5 :Ce（LGSO, x = 0.9、日立化成）

を用いた。原理に従って組み立てた 8 層分の結晶

素子配列を PS-PMT に光学結合し（図２）、137Cs
からの 662 keV のγ線を上方から一様照射して、得

られた 2D ポジションヒストグラム上で結晶素子

の識別性能を評価した。PS-PMT には、アノード間

隔が3 mmで16×16のマルチアノードタイプの256 
channel PS-PMT（H9500、浜松ホトニクス）を用い

た。PS-PMT の信号は抵抗チェーンで 4 出力とし、

NIMモジュールで処理した後CAMAC ADCを用い

てリストモードで収集した。 
今回の試作では、シンチレーション光の広がり

の制御に反射材の他に半透明フィルム、光学接着

剤を用いた [4]。反射材には反射率 98％で 0.065 
mm 厚の Multilayer polymer mirrors（住友 3M）を、

半透明フィルムには 0.038 mm 厚のルミラー X20
（東レ）を、光学接着剤には屈折率 1.45 の RTV ゴ

ム（KE420 信越化学工業）を用いた。結晶素子配

列とそれぞれの結晶間物質の挿入位置を図３に示

す。 

 
 

図３ 8 層 DOI 結晶素子配列の構造。 
 
 

3.2. γ線のファンビーム照射による性能評価 
8 層 DOI 検出器の各層の結晶応答が 2D ポジショ

ンヒストグラム上で原理通りの位置に現れている

か確認するため、図４に示すように、γ線をファ

ンビーム状にして各層の側面から照射した。結晶

素子の高さが 3 mm なので、ファンビームは 22Na
からの 511 keV のγ線を鉛コリメータで厚さ 1 mm
とした。参照用の検出器には BaF2を PMT に結合し

たものを用いた。 
 

 
 

図４ 実験セットアップ。 
 

 
4. 結果と考察 

図５a) に、γ線の一様照射で得られた 2D ポジ

ションヒストグラムを示す。結晶応答を原理通り

の位置に表し 8 層の識別を行うことができた。結

晶応答と対応する結晶の例を図５b) に、各層中央

の結晶素子の波高分布を図６に、その分布から導

かれる光量の相対値とエネルギー分解能を表１に

示す。図５a) で、上層の結晶応答が広がり結晶素

子の識別能が劣化しているが、図６に見られるよ

うに上層の結晶素子では得られる光量が少ないこ

とが原因と思われる。空気より屈折率が結晶に近

い光学接着剤を層間に用いることにより改善され

る可能性がある。また、端の結晶素子の識別のた

めのさらなる最適化の必要性も示している。 
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図５ a) 8 層 DOI 検出器へのγ線一様照射により

得られた 2 次元ポジションヒストグラム。b) 結晶

応答と結晶素子の対応。 
 
 

 
 
図６ 各層中央の結晶素子の波高分布。 
 
 

表１ 各層中央の結晶素子の光量の相対値とエネ

ルギー分解能 

 
 

図７は各層に側面からγ線照射を行った結果得

られた 2D ポジションヒストグラムである。各層の

結晶応答が原理通りの位置に現れていることがわ

かる。上層のヒストグラムが下層と比べ縮んでい

るのは、光が受光素子に届くまでに広がるためと

思われる。この傾向は、以前行った波形弁別によ

る 8 層 DOI 検出器においても見られたため [2]、結
晶の形状に起因するものではないと考えられる。

そして、この傾向は、特に端の結晶の識別を劣化

させる原因となっている。 
 

 
 
図７ 8 層 DOI 検出器の各層へのγ線照射により

得られた 2 次元ポジションヒストグラム。 
 

5. 結論 
結晶素子の形状を変えることで単一のシンチレ

ータで 8 層分の DOI 検出を行うことができること

を実験により確認した。PMT から最も離れた上層

で結晶素子識別の劣化が見られたが、層間物質の

検討により改善できると思われる。 
なお本研究の一部は、科学研究費補助金若手研

究Ｂ「結晶形状の工夫によるＤＯＩ－ＰＥＴ検出

器の高性能化の研究」（課題番号 21700515）の一

環として実施したものである。 
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（４－２）モノリシック結晶 PET 検出器における光学特性の最適化 
 

長田拓人 1) 2)、稲玉直子 2) 
1) 千葉大学大学院・理学研究科 

2) 放射線医学総合研究所・分子イメージング研究センター 
 

 
 
1. はじめに 

近年では受光素子の技術開発が進み、サンプリ

ング間隔の細分化や不感領域の低下といった性能

面の向上が実現されている。現在の PET 装置用の

検出器は高分解能の要請のために、細かいサイズ

のシンチレーション結晶素子をアレイ状に組み合

わせたブロック構造が主流であるが、受光素子の

高性能化により、従来では不可能であった一体型

のシンチレーション結晶（モノリシック結晶）を

使用した検出器構成の可能性が拓かれている。 

そこで我々は、全身用 PET 装置を目的とした生

産 性 の 高 い 検 出 器 と し て 、 結 晶 サ イ ズ が

50mmx50mmx15mm の大面積で厚みが大きいモノリシ

ック結晶と位置敏感型光電子増倍管（PS-PMT）か

ら構成される検出器を試作し、性能評価と共に結

晶ブロック部分の光学的条件について検討を行っ

た。モノリシック結晶は、アレイ結晶と比較して

光学的不連続面が少ない為に結晶周辺の光学条件

にその性能が大きく影響を受ける。光学条件とし

て①結晶周囲の塗布物質や②結晶の表面状態や結

晶ブロックの③上面素材、④側面素材を設定した。

各要素を変化させた時のシンチレーション光検出

のエネルギー分解能や位置分解能の変化を実験的

に評価した。 
 

2. 方法 
検出器の光学条件として上記の４つに対して、

以下のような選択肢を与えた。 
①     グリス（n=1.46）と空気（n=1.00） 
②     鏡面加工（機械研磨）と粗面加工 
③.④ 反射材（鏡面反射、反射率 98%）と 

吸収材(遮光テープ) 
モノリシック結晶としてガンマ線の感度が高い

BGO と発光量が高い LYSO の二種類を用意し、上記

の要素を組み合わせて光学条件を設定した。受光

素子には受光面が 52mmx52mm、有感領域が 49x49mm

でアノード間隔が 6mm ピッチである 64ch 独立読み

出しの PS-PMT（H8500,浜松ホトニクス）を使用し

た。この PS-PMT とモノリシック結晶を結合させ

た検出器に対して、1mmφにコリメートした 22Na 由

来の 511keV のガンマ線を、異なる 9点（結晶中央

から 1mm～23mm）に照射した（図２）。そして６４

ｃｈ分の信号を NIM で処理し、CAMAC ADC にてリス

トモードでデータ収集を行った。2D position 

histogram は信号値の重心演算結果の分布図であ

るが、そのマップ上での位置分解能（半値幅）と

エネルギー分解能を測定した。 

①②の検証のために、上面を反射材、側面を吸

収材で囲まれたBGO結晶の各条件を変更して測定

を行い最適な条件を決定した。次に得られた①②

の最適条件を用いて、③④の最適値の検証を BGO、

LYSO の両結晶にて行った。 

 
 
図 1 結晶部分の光学条件要素 

 
 
図 2 PMT への照射位置 
 
3. 結果と考察 

図 3 に示すグラフより、グリスの塗布と鏡面加

工の組み合わせにおいて最も高い位置分解能が示

された。一方、同組み合わせのエネルギー分解能

は粗面加工とグリスの組み合わせに僅かに劣る程

度に留まった。従って、グリスの塗布と鏡面加工

に優位性があると言える。 
また図４に示されるように、LYSO、BGO の両

結晶において上面、側面共に吸収材を使用した組

み合わせが最も高い分解能を示したが、BGO 結晶

では上面を反射材に変更しても大きな差は生じな

かった。一方でエネルギー分解能は両者間に有意

な差が生じた。この結果から、位置分解能の決定

には側面の材質が、エネルギー分解能の決定には
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上面の材質の影響が大きいということがいえる。

従って LYSO では上面側面共に吸収材、BGO では

上面に反射材、側面に吸収材の組み合わせが最適

値であるという結果が得られた。 
 
4. 結論 

モノリシック結晶を用いた検出器を構成する結

晶ブロック部分の光学条件の最適化を行い、性能

評価を行った結果、結晶端にて劣化があったもの

の LYSO、BGO 結晶の中央部分にて順に 2mm、5mm
の位置分解能と 20%程度のエネルギー分解能を得

ることができた。 

なお、本研究の一部は NEDO 助成事業「悪性腫

瘍治療支援分子イメージング機器研究開発プロジ

ェクト」の一環として実施されたものである。 
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（a） 

 
図 3  中央からの距離と位置分解能 (a) 

 
 
 
 

 
（a） 

 
図 4  中央からの距離と位置分解能 (a) 

 
 
 
 
 
 

 
（b） 

中央からの距離とエネルギー分解能 (b) 
（固定条件： 
上面を反射材、側面を反射材で囲った BGO 結晶） 
 

 
（b） 

 
中央からの距離とエネルギー分解能 (b) 
（固定条件： 
結晶周辺にグリスを塗布、表面状態は鏡面加工） 
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第２部 

 

（特別寄稿） 

PET 装置開発研究の展望 
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（５）クリニカル FDG-PET、その問題点と工夫； 

臨床現場からの報告、そして次世代 PET への期待 
 

本間 穣 
福岡和白 PET 画像診断クリニック 

 
 
 

1. はじめに～ 次世代PET研究会との出会いにつ

いて 
2008 年 1 月 26 日、福岡市で開催された第 10 回

九州PET研究会で村山秀雄先生のDOIやOpen PET
に関する特別講演をお聞きし、その後の懇親会で

向かい合わせの席でご一緒させていただいたのが

そもそもの始まりでした。ご存じのように村山先

生はほとんどお酒を飲まれませんが、いい気持ち

に酔っぱらった私の相手をして下さいました。そ

の話の中で、“放医研における核医学物理セミナ

ー”に参加させていただくお話が持ち上がり、2008
年 4 月にセミナー参加と放医研で jPET やの見学も

かねて訪問させていただきました。それ以来、次

世代 PET 研究会には、門外漢の感もありますが、

当院の臨床放射線技師共々参加させていただいて

います。 
普段は、PET を臨床で使用する立場にあります

が、研究開発とは違った観点から、日常の FDG PET
診療上での問題、解決のための工夫、またこれら

を元に次世代 PET に期待することなどを述べさせ

ていただこうと思います。 
当院の正式名称は“医療法人 財団池友会 福

岡和白 PET 画像診断クリニック”といいます。福

岡和白病院などいくつかの総合病院を含む池友会

の一施設で、福岡市東区に位置しています。開院

はFDG PETが保険診療可能となった１年後の2004
年 4 月でした。 

使用核種は FDG のみを院内合成して使用してい

ます。撮影には GE Discovery ST Elite performance
および島津エミネンス G を使用しています。 
 
2. 臨床上の問題点および解決策 

 
撮影範囲 
通常は、検査時間の関係や患者様の苦痛を考慮

して撮影範囲は眼窩から大腿近位部までとされる

ことが大多数です。しかし、大腿部や下腿の病変

存在は QOL にも影響を与える可能性があり、無視

できないと考えられるため、大腿部までの撮影が

必要か否か検討を行いました。 
大腿部以下の撮影で病期診断に影響を与えた症

例はありませんでしたが、QOL を考慮すると、骨

折など来す可能性がある大腿部の病変の有無を確

認することは重要と考えられました。 

呼吸性移動 
呼吸性移動は PET 画像において大きな問題です。

まず、腹臥位による撮影で腹部の動きを押さえ、

呼吸性移動を押さえる事を試みました。有意差は

なかったが、集積が改善され、診断に有用と考え

られる症例がありました。 
また、装置のバージョンアップによる画像の改

善、撮影時間の短縮により呼吸停止下に数 10 秒で

のデータ収集も可能となりました。これは肺底部

の病変の診断に非常に有用と考えられました。 
装置間の差異について 
装置間の差異による画像の差、SUV 値の差は診

断に大きな影響を与えます。一人の患者さんの複

数回の検査を施行する場合には、同一施設であれ

ば同一のカメラで撮影することにより問題は解決

できますが、複数の施設間での比較は困難と考え

られます。 
保険適応や審査について 
保険適応については、現在胃癌や前立腺癌など

が適応となっていません。また、治療効果判定が

適応でないために、PET の最も得意とする機能画

像というという特徴が行かされていない事も大き

な問題です。 
このほか、保険審査の基準が保険の種類、審査

員の主観、地域などで大きな差異があり、これも

統一する必要があると考えられます。 
 
3. 次世代PETに期待すること 
 これまでに述べたことより次世代 PET に期待す

る事を箇条書きにします。 
１） 撮影速度の向上 
２） 画像の解像度向上 
３） 画像、SUV 値の標準化 
４） 低価格化 
 
4. 最後に 
 PET は現在臨床の場において、悪性腫瘍の診療

に欠かすことの出来ないモダリティーとなってい

ます。現在健康保険適応となっているのは２核種

のみですが、今後多くの核種が実用化されていく

ことで、国民の健康を守り、かつ医療費の削減に

もつながるのではないでしょうか。 
 
世界に誇る“Japan original 次世代 PET”が登場す

る日を楽しみにしています。 
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（６）既存ガーネット系シンチレータの特性向上の試み 
 

荻野 拓 1)、吉川 彰 2)、M. Nikl3) 
1) 東京大学大学院工学系研究科 
2) 東北大学多元物質科学研究所 

3) Institute of Physics AS CR, Czech Republic 
 
 
 
1. はじめに 

シンチレータ結晶は放射線検出器のキーデバイ

スであり、その特性は検出器、ひいては医療用機

器などの最終製品の性能を左右する。陽電子断層

撮影装置などの医療機器用シンチレータ結晶材料

としては、NaI 及び Bi4Ge3O12が長らく使用されて

きたが、近年は蛍光寿命が短く発光効率の高い希

土類で酸化物を賦活した酸化物シンチレータが主

流となっている。酸化物シンチレータとしては Ce
の 5d-4f 遷移を用いた Ce:Lu2SiO5, Ce:Gd2SiO5など

が実用化されており、また筆者らの開発した

Pr:Lu3Al5O12(Pr:LuAG)[1],[2]も次世代材料として注

目されている。次世代材料としては他にバンドギ

ャップが小さく発光量が非常に高いハライド系シ

ンチレータも登場しているが、高密度で化学的安

定性が高く、量産性の良い酸化物シンチレータは

今後も応用の中心になると考えられる。一方で酸

化物シンチレータは一般的に発光量が理論限界と

比較して低い値にとどまっており、この原因とし

てエネルギー移動過程での励起エネルギーの散逸

の可能性が指摘されている[3]。今回は LuAG をホ

ストとしたシンチレータに関して、点欠陥を制御

することによりエネルギー散逸を抑え、特性の向

上を図ったのでその結果について報告する。 
 
2. ガーネット系シンチレータの特性 

LuAG などのガーネット型構造を有する酸化物

は、紫外から中赤外領域まで高い透過率を示すほ

か、熱伝導率・硬度・化学的安定性に優れ、調和

溶融で大型バルク単結晶の作製が比較的容易であ

ることから、シンチレータや固体レーザー材料な

どとして広く用いられている。Ce:LuAG は 6.7 
g/cm3と比較的密度が高く発光波長が長波長である

ことから、高エネルギー用シンチレータとしての

研究が行われている[4],[5]。また Pr:LuAG は蛍光寿

命の主成分が約 20ns と短寿命で発光量も比較的高

く、エネルギー分解能は高密度の酸化物シンチレ

ータとしては最も高い値（~5.2%@662keV[6]）を示

す。一方、シンチレータの理想的な発光量は 106/βEg 
ph/MeV(Eg: バンドギャップ )で表されるが、

Dorenbos ら[7]によると、臭化物・ヨウ化物で理論

限界に近い発光量が得られている一方、酸化物・

フッ化物では一般に理論限界よりも発光量が低い

値にとどまっている。例えば LuAG の場合、バン

ドギャップから予想される発光量の理論値が約

50,000ph/MeV であるのに対し、実際の発光量は

Pr:LuAG で 約 20,000ph/MeV 、 Ce:LuAG[8] で

14,000ph/MeV と、いずれも 60%以上のエネルギー

ロスがあることを意味している。シンチレータに

おける発光は、ホスト結晶に吸収された高エネル

ギー粒子が電子－ホール対を生成し、母材を経由

して発光中心へと移動することで起こる。そのた

め発光中心の効率のみならず、母材から発光サイ

トへのエネルギー移動過程も発光効率を決定する

上で重要な位置を占める。このエネルギー移動過

程において、結晶中に電子－ホール対を捕獲する

点欠陥が存在すれば、励起エネルギーが発光中心

へ効率的に移動せず、発光量の減少や長寿命成分

が発生する原因となる。 
融液成長法で作製された LuAG 単結晶は、

250-350nmのUV領域において賦活剤以外の発光が

存在することが知られている [9],[10] 。また

Ce:LuAG 単結晶では、蛍光寿命測定で主成分であ

る Ce の 5d-4f 遷移による 60ns 程度の発光成分のほ

か、600-1000ns の第二成分、更には数十 ms の第三

成分が観測されており、第二・第三成分で発光の

70%以上を占めると報告されている [11]。また

Pr:LuAG でも同様の成分の存在が報告されている

[12]。これら長寿命成分の起源として、結晶中に存

在する点欠陥であるアンチサイト欠陥の寄与が指

摘されている[13],[14]。この欠陥を不活性化するた

め、今回は LuAG 結晶中の Al サイトの Ga 置換に

着目した。Ga 置換により LuAG のバンドギャップ

が狭窄化することを用いて、欠陥準位を低エネル

ギー側へシフトさせることで室温において欠陥を

不活性化させ、ひいては発光量の増大と長寿命成

分の低減を企図した。 
 
3. 実験方法 
実験には主にマイクロ引き下げ法で作製した単

結晶試料を用いた。Ga 置換試料では、結晶育成中

の Ga2O3の飛散により組成ずれが起こるため、相対

的に短時間で単結晶を育成できるマイクロ引き下

げ法が適していると考えられる。Lu2O3、Al2O3、

Ga2O3、CeO2、Pr6O11 などの出発原料粉末を仕込み

組成の比に混合し、1,400℃で仮焼したのち、単結
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晶の作製を行った。結晶育成中の Ga2O3の飛散を防

ぐため、Ga 置換試料の育成時には 0.5%程度の O2

雰囲気を用いた。作製した単結晶を切断機により

切断した後、研磨を行い測定用試料を得た。作製

した結晶の構成相及び格子定数を粉末 X 線回折に

より測定し、ドーパントの組成分布を EPMA によ

り分析した。更に吸収スペクトル測定、UV 励起・

X 線励起による発光・励起スペクトル測定の光学

測定、及びガンマ線励起の発光量測定・蛍光寿命

測定などを行い、シンチレーション特性を評価し

た。今回実験に用いた単結晶試料のうち一部の写

真を図 1 に示す。 

a)

b)

c)

d)

 
図1 実験に用いた単結晶 (Pr:LuAG (a; x = 0.0, b; x 
= 0.2), Ce:LuAG(c; x = 0.0, d; x = 0.2)) 
 
4. 結果と考察 
4-1. Pr:LuAG の Ga 置換効果 

Ga 置換量を Pr:Lu3 (Al1-xGax)3O12の式で 0 ≤ x ≤ 1
まで変化させた各組成のGa置換Pr:LuAG単結晶試

料を作製し、特性を評価した。作製したそれぞれ

の結晶の室温における X 線励起スペクトルの測定

結果を図 2 に示す。いずれの試料においても Pr3+

の 5d-4f 遷移による発光が観測され、またこの発光

成分は Ga 添加とともに強度が低下した。これは、

Ga 置換によりバンドギャップが狭窄化することに

伴い、Pr3+の 5d-4f 遷移の消光温度が低温側へとシ

フトし、室温で温度消光が起こったものと考えら

れる。Ga 無置換(x = 0)試料では、通常 Pr:LuAG で

見られるように 250~300nm 付近にホスト発光成分

が観測された。しかしこのホスト発光は、比較的

低濃度（~5%）の Ga 置換で大きく抑制されること

が分かった。これらの試料について、γ線励起によ

る蛍光寿命測定を行った。図 3 に Ga 置換量 x が 0
及び 0.4 の試料の測定結果を示すように、Ga 置換

により蛍光寿命が短寿命化し、更にバックグラウ

ンド成分が大幅に低減されるという二つの効果が

現れた。減衰曲線のフィッティングより、蛍光寿

命は x = 0.0 試料の 19.7ns から x = 0.4 試料の 10.4ns
まで低下し、バックグラウンド値は 2.1%から 0.9%
まで低下していることが分かった。蛍光寿命の短

寿命化は温度消光の影響とも考えられるが、バッ

クグラウンド成分は数十ms以上の非常に長い発光

成分の寄与によるものであるから、バックグラウ

ンドの減少はGa置換が本質的に長寿命成分を低減

していることを示す。一方発光量については Ga 置

換量と共に減少し、比較的高い発光量を示した

Ga10%置換試料でも Ga 無置換試料より発光量が

15%程度低下した。偏光を用いて結晶歪みを測定し

たところ、Ga 置換試料では高密度の結晶歪みが観

測されており、これが発光量低下の一因と考えら

れる。 

図 3 Pr:LuAG のγ線励起蛍光寿命 
（22Na 励起、室温） 

 
4-2. Ce:LuAG の Ga 置換効果 

Ce:LuAG は強い結晶場による Ce の 5d 準位の分

裂を反映し、発光波長が 520-530nm と Ce 賦活の酸

化物中では比較的長波長で、フォトダイオードと

の組み合わせに適している。γ線励起では発光の

70%以上が長寿命成分になると報告されているが、

このことは逆に、エネルギー移動過程におけるロ

スが大きいと考えられ、Ga 置換による効果が顕著

に現れる可能性がある。そこで Pr:LuAG と同様に、 
Ce:Lu3 (Al1-xGax)5O12の各 Ga 組成の Ce:LuAG 単結

晶を作製し、特性を評価した。結晶は主に

N2+0.5%O2中で作製し、比較のため Ga 無置換試料

のみ N2雰囲気中でも作製した。図 4 に室温におけ

る X 線励起発光スペクトルの測定結果を示す。X
線励起発光スペクトルにおいてはすべての試料で

Ce3+の 5d-4f 遷移に由来する 450～650nm の発光が

見られる一方、Ga 無置換試料では Pr:LuAG と同様
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に 200~400nm 付近のホスト発光成分が見られたが、

この成分は Ga 置換と共に消失した。発光スペクト

ル強度は x = 0.2 の試料でやや低下したが、Pr:LuAG
の場合と比較して低下はわずかであった。更に、

Ga 置換量に依存して蛍光寿命のバックグラウンド

成分の低下が見られた（図 5）。Ce:LuAG では Ga
置換によって蛍光寿命そのものはそれほど変化し

ておらず、Ce 本来の発光は置換によって大きな影

響を受けていないことを示唆している。これらの

試料それぞれについて、γ線励起の発光量を見積も

った結果を図 6 に示す。発光量には育成中の雰囲

気による影響が見られ、Ga 無置換試料においては

0.5%O2雰囲気中で育成を行った試料はN2雰囲気で

育成した試料、あるいはリファレンスとして測定

した市販の Cz 法作製試料（Ga 無置換）よりも低

い発光量にとどまった。ところが発光量は Ga 置換

量とともに増大し、x = 0.2 の試料では N2中で作製

した Ga 無置換試料、及び市販の Cz 法作製試料よ

り 30%近く高い発光量を示した。同じ育成雰囲気

で作製した試料と比較すると発光量は二倍以上向

上したことになる。X 線励起発光スペクトルの強

度には大きな変化は見られていないことから、発

光量の向上は発光効率自体が改善したのではなく、

長寿命成分比率が大幅に低減したためと考えられ

る。吸収スペクトル測定においては Ga 置換による

吸収波長の長波長化が見られ、LuAG のバンドギャ

ップの狭窄化が示唆されている。これと熱励起ル

ミネッセンス測定でのピークシフトの観測などか

ら、これら Ga 置換による変化は、欠陥によるトラ

ップが不活性化したことによるものだということ

が分かった。 
 
5. 結論 

既存のガーネット系シンチレータにおいて、エ

ネルギー移動過程のエネルギーロスついて、ホス

トの化学組成を変化させることにより低減を試み

た。Pr:LuAG・Ce:LuAG それぞれについて、Al サ
イトをGaで置換した試料を作製し、特性を評価し

た。Pr:LuAG では、Ga 置換により発光強度の低下

は見られるものの、ホスト発光の消失、蛍光寿命

の短寿命化・バックグラウンド成分の低減が見ら

れた。Ce:LuAG では、Pr:LuAG と同様にホスト発

光の消失とバックグラウンド成分の低減が見られ

たのに加え、発光量が増大し、最大でCz作製試料

よりも高い発光量を示すことが分かった。今後 Ga
置換量や結晶作製条件の改良などによりさらに高

い特性も期待できる。今回 Ce:LuAG において Ga
置換により長寿命成分の低減と発光量の増大が見

られたが、これは点欠陥により制限されていた

LuAG ホスト本来の特性を引き出したとの見方も

できる。酸化物・フッ化物シンチレータはエネル

ギー移動過程における励起エネルギーロスが大き

いとされており、今回用いた手法を他の既存の酸

化物・フッ化物シンチレータに適用できれば、従

来のシンチレータも特性が向上する可能性がある。 
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1. はじめに 

平成 18 年度 10 月にスタートした JST プロジェ

クト「サブミリ分解能をもつ拡張型高速 PET の要

素開発」（早稲田大・JAXA・浜松ホトニクス）も

最終年度となり、大きな区切りを迎えつつある。

本プロジェクトでは光増幅フォトダイオード

(Avalanche Photodiode; APD[1-3])を基調とし、今ま

でにない小型かつ高解像度の撮像素子を製作する。

PET 理論限界のサブミリ分解能にまで迫ることが

可能となり、小さな腫瘍の発見や小動物の脳内代

謝カメラ、手術中の小型ガンマ線カメラとして

様々な将来性を秘めている。さらに APD は磁場に

影響を受けないほか[4]、0.1 ナノ秒程度の速い時間

特性を持つため[5-6]、次世代 MRI-PET や TOF-PET
への展開も見込まれる。本プロジェクトでは実際

に撮像可能な“APD-PET モジュール”を 2 ユニッ

ト製作し、511keV の較正線源を用いた画像評価や

時間応答測定を行うことを最終目標とする。本稿

では現時点での開発の現状と今後の展望について

述べたい。 
 

2. モジュール化に向けて：要素開発 
優れた潜在能力を持つ APD をアレー化し、位置

有感機能を持たせることは様々な分野での応用が

期待される。とくに大型素子を開発すれば、PMT
に代替する重要な次世代光センサーになることは

必至である。さらに、APD アレーとシンチレータ、

信号を読み出す回路基板までを小型一体化してモ

ジュールに組めば、より汎用性のある「拡張型 PET

ユニット」が構築できる。ユーザーは用途に合わ

せてユニットを連結し、動物用・頭部用・全身用

のあらゆるニーズに応えることが期待される

(Fig.1)。以下では“APD-PET モジュール”構築の

ための各コンポーネント開発について、詳細に触

れていきたい。 
(1) センサーヘッド (シンチレータ・アレー) 

JST プロジェクトでは 2.2mm 角  1.3mm 角 , 
0.9mm 角の 3 種類の微細な LYSO ピクセルシンチ

レータを製作し、ESR 反射材を井桁に組んで 8x8
ないしは 16x16 のマトリックスに組み上げた。わ

ずかなサイズのバラつきが隣接ピクセルとの光干

渉を引き起こすため、シンチレータの形状誤差を

20μm 以下にまで均一化し、また光検出器とピクセ

ルシンチレータの位置のずれを防ぐ高精度アルミ

メッシュを製作した。この結果 APD アレーと組み

あわせた場合の出力信号のパルスハイト分散(APD
ゲイン単体の非一様性を含む)は、256 チャンネル

全体で 10.5%を達成した。LYSO 結晶が高額で輸入

に頼らざるを得ないのに対し、Pr:LuAG は純国産

シンチレータとして多くの将来性を秘めている[7]。
光量は GSO と程度であるがエネルギー分解 5%以

下(@662 keV)といった優れた値が報告されいる[8]。
密度は 6.7g/cm3で蛍光時定数は 20ns と短いが、発

光波長が 310nm と短い。これまで APD の量子効

率と相性が心配されてきたが、後述するように

NEDO プロジェクトでは Pr:LuAG に特化した「紫

外高感度型」APD の製作を進めている。 
(2) 大面積 APD アレー 

世界最大級となる APD アレー3 種類 (2mm 角, 

Fig.1 A conceptual design for APD-based PET module developed in the JST project. 
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1mm角, 0.5mm角/pixel)の開発を行った[9; Fig2左]。
縦横サイズはパッケージ込みで 27.4×27.4 mm2、ゲ

インの一様性は素子全体で±5% 程度、暗電流ノイ

ズは 0.2-0.3 nA 程度と極めて良好な素子が得られ

た。PET 用素子として用いるためにこれをさらに

発展し、①APD-PET システムをよりコンパクトに

組み上げるためのカセット型パッケージ、②特大

型の紫外高感度 APD アレー  (12x12ch, 8x8ch; 
32mm 角)の開発に着手している。Pr:LuAG の波長

では通常 APD の窓材に用いるエポキシ樹脂が大き

な吸収を引き起こすが、これをシリコン樹脂に変

更すれば有効的な量子効率を大きく向上すること

が見込まれる(Fig.2 右)。さらに APD 受光面膜を

310nm にあわせて適正化することで、素子自体の

感度を 1 割以上向上させることができる。紫外用

APD 素子は MRI 併用時にも磁化しない、無酸素

銅を用いた特殊なピンを採用し、MRI-PET への

応用を視野に入れている。APD アレー単体での

時間特性についても詳細な再評価を行った。試験

は高エネルギー研究所放射光実験施設(KEK-PF)
のビームライン 14A に於いて、シングル・バンチ

(SB)モードで 10keV の X 線を直接照射し、時間

分解能の測定を行った。10 keV の X 線を APD で

直接検出した場合の電荷量は、LYSO で 511keV 
の信号を読み出した場合とほぼ等価であり、究極

的に APD が TOF-PET としてどれだけの分解能

を達成できるかの良い指標になる。8x8ch APD ア

レー(2mm 角)について 213 ps (FWHM), 16x16ch 
APD アレー(1mm 角)では 169 ps (FWHM)の優れ

た値が得られた[6]。これは、ガイガーモード APD 
(MPPC)と同等かそれ以上であり、APD が TOF 測
定用素子としても有望であることを示している。 
(3) APD 専用「高速」LSI 

APD の内部ゲインは 50～100 程度であり、光

電子増倍管や MPPC の 105-6 といった増幅よりは

るかに小さいが、一方で通常の半導体素子(CdTe
やDSSDなど)と同じ回路ではゲインが高すぎる。

APD に特化した専用 LSI が必要で、2006 年より

既に 2 種類(ver.1, ver.2)の開発を行った[10]。回路は

TSMC 0.35μm CMOS プ ロ セ ス に 対 応 し た

Open-IP[11]を用いてデザインし、設計からチップ

製作完了まで数ヶ月という短期間で完了した。

Ver.1 は試作版で 1 チップあたりのチャンネル数は

8ch であるが、LYSO ピクセル単体、2mm 角 APD
素子と組み合わせた場合のエネルギー分解能は

9-12%(FWHM @511keV)を達成した。これは LYSO
と APD で得られる値としてはあらゆる文献値より

優れている[12]。一方で、回路の高速性を追及する

場合(TOF 分解能)、Ver.1 で採用した 2 段積分回路

では不十分で、また信号極性などにも改善の余地

Fig.2 (left) Three types of large-area, reverse type APD-arrays. Pixel sizes are 2x2 mm2, 1x1 mm2 and 
0.5x0.5 mm2, respectively. (right) improvement of quantum efficiency of the UV-enhanced APD-array. 

Fig.3 (upper) A schematic diagram of the 
analog LSI (TITPET32) specifically designed 
for APD-PET detectors. (bottom) Pictures of 
bare-chip and LTCC package. 
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が見つかった。Ver.2 では 32ch までチャンネル数

を増やしたチップを 80 個製作し、さらなる性能の

追及を目指した(Fig.3)。消費電力は 210mW (/32ch)、
チャンネル毎の相対ゲインばらつきは±0.5%以下、

時間分解能はノイズによる jitterとwalkを合わせて

500 ps 程度を達成した(Fig. 4)。Ver.2 LSI は目標性

能を十分に達成した反面、評価用大型パッケージ

の配線容量が原因でノイズが若干増えることがわ

かり、小型ユニット組み上げの利便性も考慮して

低温焼成セラミックパッケージ(LTCC)の開発を進

めた。LTCC ではサイズ全体を 13mm×13mm 角ま

で小型化することで雑音特性が設計値と同レベル

まで改善し、また抵抗やコンデンサをパッケージ

に内蔵することによる信頼性の向上、またサーマ

ルビアを使用することによる放熱特性改善などを

同時に実現することができた。LTCC の技術は、今

後のAPD-PET開発においても重要な鍵となるであ

ろう。 
 

3. APD-PETモジュールへのくみ上げ 
将来の装置実用化のためには、シンチレータア

レー、APD 素子、LSI のすべてのコンポーネント

を小型の APD-PET ユニットとして組み上げ、汎用

性の高いモジュールとして供給する必要がある。

様々な試行錯誤の結果、JST プロジェクトでは APD
アレーの背面を通常のピン・タイプでなくソケッ

ト対応とし、後段のアナログ回路基板(Front End 
Card: FEC)４枚に直接装着する方法を採った(Fig. 
5)[6]。これにより配線で付加的に生ずる容量を極

力減らし、3cm×3cm の限られた空間を有効に活用

することができる。設計時にはコネクタ間や隣接

チャンネルの信号干渉を心配したが、実機による

計測ではすべてのチャンネルから良好な信号が得

られている。一つの FEC ボード（両面）で 64ch の
APD 信号を処理し、各チャンネルのヒット・アド

レスと時間情報（AD 変換値）を 8bit のデータと

して LVDS レベルで出力する。ほかにも FEC には

LSI の制御信号を作るための DAC や、アナログサ

Fig.4 (left) Spectrum of 22Na source with the ASIC connected to LYSO pixel scintillator and single 
APD, measured at +25 deg. (right) Electronic timing resolution of the analog front-end circuit. 

Fig.5 (left) A single front-end-card (FEC) connected to the rear end of an APD-array. (right) 
APD-based PET module. The module consisted of APD-array, LYSO matrix, and four FECs to 
read-out 16x16ch signal. Total divemsion is 30x30x80 mm3. 
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ム出力モニタ用の同軸端子などが搭載され、基板

サイズは全体で 30mm×60mm に収めた。APD を装

着した形での信号出力はすでに確認済みであり、

良好なガンマ線スペクトルが得られている。さら

に、FEC 4 枚からの信号を取りまとめて制御し、後

段の同時計数回路に受け渡すコントロールカード

を製作した。 
 

4. ワン・ペア対向試験：画像再構成 
最終的な画像取得には、複数の APD-PET ユニッ

トからのヒット情報を統合し、どのユニットが同

時にヒットしたかを判定する回路（同時計数回路）

と、PC（パソコン）上でその情報を画像に焼きな

おすソフトウェアが必要となる。同時計数で valid 
と判断したイベントは一旦メモリーに蓄積され、

逐次パソコンに転送する。JST プロジェクトでは浜

松ホトニクス社に依頼して、APD-PET モジュール

2 ユニット用の簡易テストシステムを製作した。シ

ステム概念図と装置概観を Fig. 6 に示す。同時計

数システムは既に放医研（村山グループ）をはじ

め多くの納入実績があり、FPGA ロジック等に若干

の変更を加えるだけで APD 計測用に応用すること

ができる。 
同時計数回路はAPD-PETユニットに対し 256ns、

16ns 周期の基準クロック(major CLK、minor CLK)
を発行する。APD-PET ユニットではこれに同期す

る形で Valid flag、TAC 出力、ヒットアドレス、minor 
CLK の対応数をデータとして出力する。疑似デー

タを用いた FEC と同時計数回路の通信、パソコン

上でのデータ取得は確認済みであり、APD-PET ユ

ニット 2 機を用いた「通し」の接続試験も完了し

た。APD ゲインの一様性についても良好な結果が

得られ、閾値は 250keV に設定した。現在、対向す

る APD-PET モジュール２ユニットと 511keV 較正

線源(22Na ソース)、回転ステージを用いた画像取

得試験を始めている。Fig. 7(左)に示すのは、点線

源（直径 0.25mm）を対向するユニットの中心にお

いた場合のヒットアドレスの分布で、対角線状に

期待される通りのヒット情報が得られている。

Fig.7(右)は、サイノグラムから FBP 法で再構成し

た画像であり、縦・横どちらも 0.9mm (FWHM) の
サブミリ解像度を達成した。中心から線源を 5mm
まで離した場合も、1.0-1.2mm の優れた解像度が得

られている。3月末の JSTプロジェクト終了にむけ、

今後は TOF（時間分解能）測定や DOI の影響を調

べ、より詳細なシステム評価を行う予定である。 
 

5. まとめと今後 
これまでの開発において、我々は APD が様々な

部分で PMT を凌駕する優れた長所を持つことを示

した。小型化できることはもちろん、ピッチを細

かくして究極のサブミリ分解能を目指せること、

MRI の要求する数テスラの強磁場中でも安定に動

作することは大きな魅力である。一方で、APD の

欠点は増幅率が 100 倍程度と小さく、PMT に比べ

てノイズの影響を受けやすいことにある。PET の

画質を向上するにはガンマ線の到達時間差を用い

た TOF 測定が有効であるが、APD は素子自体が

100-200 ps の優れた時間応答を持つにも関わらず、

PET として実用化する場合はノイズの揺らぎによ

る時間揺らぎのため、１ナノ秒の壁をこえること

は困難である（TOF 分解能は１ナノ秒で 15cm 相当。

PMT では 0.5 ナノ秒が実現できる）。また、APD
自体は磁場に強いが、MRI と共用する場合は周辺

回路に至るまですべてに非磁化対策が必要な点、

ガンマ線の吸収位置補正（いわゆる DOI 補正）を

行わないと視野の端で画像に歪みが生ずる点など、

今後システムを改良すべき点は多い。とくにノイ

ズに関しては、ゲインのより高い MPPC をアレー

化してイメージング素子として用いる試みが、世

界中で始められている。我々も浜松ホトニクス社

製の試作アレー素子の特性や TOF 分解能の詳細な

評価を始めており、良好な結果が得られつつある。

しかしながら、ガイガーモード APD 素子は最初の

登場から 10年以上経た今でも PET装置としては実

用化されておらず、やはり道は単調でないと言わ

Fig.6 (left) A system chart of an imaging test experiment using two units of APD-based PET module. (right) 
A picture of test system consisting of X and θ-stages. 
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ざるを得ない。また、バイアス電圧に対して非常

に敏感であることは、APD よりもむしろ取り扱い

を難しくし、多素子であればあるほど素子面積の

割に有効増倍領域が狭くなることも問題といえる。

しばらくはAPD, MPPCが互いに切磋琢磨して次世

代 PET 技術の発展に重要な一石を投じていくこと

が期待される。平成 20 年度より始まった NEDO プ

ロジェクト「MRI-PET 用 Pr:LuAG+APD アレー放

射線検出器システムの開発」、今年より始まった

放医研主導の JST プロジェクト「革新的 PET 用 3
次元放射線検出器の開発」はいずれも魅力的なプ

ロジェクトであり、次世代 PET 技術に大きな一石

を投ずると期待される。 
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Fig.7 (left) Distribution of “hit channels” using one-pair of APD-PET modules and a 511 keV gamma-ray 
point source placed at the center of 150 mm φ circle (see, Figure 6). (right) Reconstructed image of 511 keV 
gamma-rays which clearly exhibits “sub-mm” resolution with 0.9 mm FWHM.   
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表１ 各種シンチレータの諸特性 
 Pr:LuAG Ce:LSO Ce:LuYAP Ce:LaBr3

Light output 
(ph/MeV) 20000 ~40000 <20000 70000 

Energy 
resolution 
@662keV  

~5% 8~10% ～6.8% 3% 

Density (g/cm3) 6.73 7.4 6.1 ~8 5.1 
Effective Z 62.9 66 40~63 47 
Emission 
wavelength 
(nm) 

310 420 360 380 

Decay time (ns) 20 40 20 20 

（８）APD アレー放射線検出器の開発 

 
鎌田 圭 1)、遠藤 貴範 1)、堤 浩輔 1)、佐藤 浩樹 1)、柳田 健之 2)、 

片岡 淳 3)、吉川 彰 2)、高橋 浩之 4)、薄 善行 1) 

 
1)古河機械金属株式会社･素材総合研究所 

2)東北大学･多元科学物質研究所 
3)早稲田大学･理工学術院 物理学及応用物理学専攻 

4)東京大学･大学院工学系研究科･原子力国際専攻 
 

 
 

 

１． はじめに 
放射線検出器は核医学診断装置のみならず、資

源探査装置、空港手荷物検査機、素粒子・宇宙物

理学、物流セキュリティ、地雷探査など広汎な分

野において利用されており、その大部分はシンチ

レータが使用されている。2004 年に東北大学・吉

川准教授らのグループにより見出された Pr:LuAG
シンチレータは，賦活材として Pr3+イオンを用いるこ

とで，その 5d-4f 遷移に基づく発光が従来のシンチ

レータ結晶を上回る高い発光量・短い蛍光寿命を

示すことを特徴とする。我々はこれまでに Pr:LuAG
の高品質化を進めた結果、約 20000ph/MeV の高い発

光量と約4.8％＠662keVの極めて高い分解能、約20ns
の短い蛍光寿命といった優れた特性を達成しており
1-8)（表１）、さらなる量産化・事業化へ向け、大口径

単結晶の量産体制の確立と、研磨・加工等のシンチ

レータピクセルの製造体制の拡充も図っている。 
上述のように優れたシンチレーション特性を持つ

Pr:LuAG に対し、我々は核医学診断装置分野への応

用を目指し開発を進めてきた。2008 年には、

NEDO 大学発事業創出実用化研究開発事業

「MRI-PET 用 Pr：LuAG＋APD アレー放射線検出器

システムの開発」が採択されるに至り、3 年以内の実

用化を目指す研究として、2008 年 4 月より開発がス

タートした。当該事業では、研究開発代表者を務

める東北大吉川准教授らと特許を共願した Pr:LuAG
シンチレータ結晶の技術をベースに、東京大学・高

橋教授の保有する PET 用フロントエンド ASIC の開

発技術、早稲田大学・片岡助教の保有するAPDアレ

ー開発技術を組み合わせることで、磁場不感であり

かつ、高位置分解能・高時間分解能放射線検出器を

開発し、現在世界各所で開発が進み今後需要が見込

まれる医療検査装置のMRI-PETへ応用しようとする

ものである。 
具体的には、各研究実施大学が有する開発技術

を基に、１． Pr:LuAG の特性改善・アッセンブリ

技術の開発、２．紫外高感度 APD アレーの開発、

３．LuAG 専用 MRI-PET 用フロントエンド ASIC
の開発、の 3 つの開発項目を掲げる。それぞれの

目標を達成し、最終的に、Pr:LuAG の優れた特性

を活かした APD アレー＋専用フロントエンド

ASICシステムを開発して、これらを一体化するこ

とで、PET の理論限界に迫る分解能を達成するこ

とが可能となる。シンチレータの量産化および

APD アレーとの最適なアッセンブリ技術の開発も

進め、放射線検出器システム製造プロセスを確立

すると同時にコストの削減をも実現し、MRI-PET
用の低価格で小型、且つ、高感度の純国産放射線

検出器を事業化する計画である。当該事業では、

外部指導者として、PET 装置開発の世界的権威であ

る放医研・村山先生、および、東北初の総合画像医

療診断病院である仙台画像検診クリニック・伊藤先

生（東北大学 名誉教授）に包括的に指導を頂く体

制をとることで、専門家や医療現場の責任者の求め

るMRI-PET用として最適な性能・特徴をもつ純国産

APD アレー放射線検出器システムに仕上げ、製品化

を目指し開発を進めている。 
 

２． Pr:LuAG の大型口径化 

古河機械金属では、これまでに 50mmφサイズで

の Pr:LuAG 単結晶の量産技術を確立し、結晶の生

産を行っていたが、量産性向上、コスト削減や市

場からの大型結晶の需要に応えるべく、Pr:LuAG
結晶の大型化の検討を行っている。現在までの検
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図１．92mmφPr:LuAG 単結晶 

表２ Pr:LuAGにおけるアニールとシンチレータ特性の関係 

 
平均 
発光量 
(phe/MeV) 

平均 
エネルギー分解能 
@662keV 

Non-Anneal 3185 7.76％ 
Anneal in 100%Ar 3360 7.22％ 
Anneal in 
2%H2+98%Ar 3195 7.55％ 

Anneal in Air 3463 6.92％ 
Anneal in 100%O2 3528 6.62％ 

 

 
図２ 12x12 ピクセルシンチレータブロック 
（結晶サイズ：2.05x2.05x10mm、反射材厚：0.20mm） 
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図３ シンチレータブロックのアニール前後での発光量

比較 

討の結果、図１に示すように 92mmφサイズの

Pr:LuAG 結晶の作製に成功している。作製はチョ

クラルスキー（Cz）法を用いた。直径 φ180mm×高
さ 180mmの Ir製ルツボを使用し、高周波誘導加熱

により Ar 雰囲気中で単結晶を作製した。原料には

純度 99.99%の Pr6O11、Lu2O3、Al2O3 の各粉末を用

いた。各原料粉末をそれぞれ化学量論組成に秤量

し、乾式混合後 Ir ルツボに投入し高周波誘導加熱

によりルツボを加熱し原料を溶融させた。その後、

Pr:LuAG シードを用いて結晶を引上げた。引上速

度 0.60mm/h、結晶回転数 10～1rpm の条件で行っ

た。作製した結晶例を図 1 に示す。現在までに結

晶化率 33％、直径 92mm、直胴部の長さ 12cmにて

クラック等の可視的欠陥の無い結晶の製造法を確

立している。 

 
３． Pr:LuAG の特性改善 

優れたシンチレーション特性を持つ Pr:LuAG で

あるが、更なる特性向上を目指し検討を行ってい

る。本項ではアニールによる特性改善について紹

介する。 
Pr:LuAG 単結晶から 6x6x6mm サイズのサンプル

を切り出し、6 面鏡面研磨した。作製したサンプル

はそれぞれ、空気中、100％酸素、100%アルゴン、

2%水素＋98％アルゴンの各雰囲気下で 1100℃24
時間の条件でアニール処理を行った。各サンプル

を PMT(Hamamatsu R2059)に光学接着し、Cs137 ガ

ンマ線を用いてエネルギースペクトルを取得し、

発光量、エネルギー分解能を比較した。表２に各

アニール条件と発光量、エネルギー分解能との関

係を示す。アニール条件ごとに 4 個ずつのサンプ

ルを用意し、各特性の平均値を算出している。表

２に示すように、いずれのアニール条件において

も発光量、エネルギー分解能ともに向上し、特に

100%酸素雰囲気下でのアニールでは発光量が11％
向上し、分解能は 7.76%から 6.63%へと改善してい

る。冒頭で示した Pr:LuAG のエネルギー分解能で

ある 4.8%＠662keV に比べて分解能が良くないの

は測定に用いた PMT の性能の違いと思われる。 
さらに、空気中でアニール処理を行った結晶を

2.05x2.05x10mm のサイズに加工・研磨し、図２の

ように 12x12 ピクセルにブロック化したシンチレ

ータブロックを作製し、アニール前後でのブロッ

クとしての特性を比較した。アニール処理前後の

シンチレータブロックをそれぞれ PMT（H8500）
に光学接着し、Cs137放射線源を用いて2次元マッ

プを取得し、各ピクセルに対応するエネルギース

ペクトルから 662keVのピークチャンネルを算出し
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た。図３に示すように、空気中でアニール処理を

行った結晶を用いたシンチレータブロックではア

ニール処理無しのブロックに比べて 30%発光量が

向上している。結晶単素子での評価に比べ結晶を

ブロック化した場合に発光量が向上しているのは、

おそらく結晶のサイズに関係すると考えられる。

アニールにより結晶中の何らかの欠陥が低減され、

結晶中の光の吸収が低減されたことが発光量向上

の要因と考えられ、縦長サイズの結晶でより効果

が顕著に現れるものと思われる。欠陥低減の詳細

なメカニズムについては現在検討中である。 
 

４． Pr:LuAGシンチレータブロックのAPDアレーへ

のアッセンブリと特性評価 

我々が開発中の放射線検出器では、図４に示す

ように、早稲田大片岡准教授開発の 2mm 角の紫外

高感度型 APD 素子からなる 12x12 ピクセル APD
アレーおよび 3mm 角の紫外高感度型 APD 素子か

らなる 8x8 ピクセル APD アレーを使用している。

APD アレーに搭載するシンチレータブロックには

高精度の組み上げ技術が必要となるが、我々は反

射材の材質の検討やブロック作製方法・APD への

アッセンブリ方法の検討を行い 9）、高精度の組み

上げ技術を開発した。実際に、2.05x2.05x10mm の

結晶を反射材厚 0.20mmにて 12x12ピクセルにブロ

ック化したシンチレータブロックを作製し、12ｘ
12 とのアッセンブリを行った（図５）。さらに、

アッセンブリした APD アレーについて各チャンネ

ルの特性を評価した。 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

印加電圧363V(ゲイン50)にてAPDアレーからの

1ch 毎の信号を前置増幅器 CP580K および波形整形

増幅器 CP 4417 に入力し、Cs137放射線源を用いて

エネルギースペクトルを取得し、ピークチャンネ

ルおよびエネルギー分解能を評価した。図６に

12x12APD アレーにおけるチャンネル毎のピーク

チャンネル分布を示す。ピークチャンネルのばら

つきは±12.5%と均一な分布を示している。また、

図７に 12x12APD アレーにおけるチャンネル毎の

エネルギー分解能分布を示す。エネルギー分解能

は平均値 7.8%@662keVと良好な特性を示し、ばら

つきは 7.7%と均一性も良好であった。 

 
５． 結び 

Pr:LuAG 単結晶の大型化を進めた結果、直径

92mmφ 直胴部長さ 120mm の結晶の製造法を確立

した。また、Pr:LuAG 結晶に関してアニールの検

討をおこなったところ、空気中、100％酸素、

100%アルゴン、2%水素＋98％アルゴンの各雰囲

気下で 1100℃24 時間の条件でのアニール処理によ

り、発光量、エネルギー分解能ともに向上し、特

図４ 左）8x8APD アレー、右）12x12APD アレーの

写真 

図５ 12x12 ピクセルシンチレータブロックと APD
アレーとのアッセンブリ後の写真 
（結晶サイズ：2.05x2.05x10mm、反射材厚：0.20mm）
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図 8. 32 チャンネル-TOT-ASIC と評価ボード 

に 100%酸素雰囲気下でのアニールでは発光量が

11％向上し、分解能も大幅に改善した。 
さらに、Pr:LuAG シンチレータブロックと

12x12APD アレーとのアッセンブリを行い、各チ

ャンネルの特性評価を行ったところ、ピークチャ

ンネルのばらつきは±12.5%と均一な分布を示し、

エネルギー分解能は平均値7.8%@662keVとばらつ

きは 7.7%と均一性も極めて良好であった。 
現在、東京大学・高橋教授が開発を進めている

ASIC(図 8)と LuAG ブロック＋APD アレーとの接続

試験を進めている段階であり、本年度中には検出器

一対を用いた対向画像を取得し、検出器としての性

能を評価する予定である。 
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（９）Time over Threshold とクリッピングによる 
次世代 ASIC のための信号処理法 
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東京大学大学院工学系研究科 
 
 

  
1. はじめに 
 従来の信号処理技術は、波高値に着目したもの

であったが、近年波高値を求める新しい手法とし

て、単一の閾値をもったコンパレータにより出力

さ れ る 信 号 の 時 間 幅 を 用 い る Time over 
Threshold(ToT)法が研究されつつある。ToT 法は、

従来複雑な AD 変換回路を必要としていた波高値

情報を簡単に得ることができるため、フロントエ

ンド信号処理回路の大幅な簡略化とそれにより可

能となる高密度化を実現することができる技術と

して期待されている。ToT 法の欠点の一つに線形性

がよくないという問題があるが、これについて、

新しい観点から、種々の方法での改良を試みてい

るので、本稿で述べる。 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

図 1 ToT 法の原理 
 
 

2. ToT 法 
Time over threshold (ToT) 法[1,2]は、ローコスト

で小規模な回路で個々の入力チャンネルの AD 変

換を可能とする手法であるとともに、従来の波高

情報を時間情報に変換して計測するため、ディジ

タルシステムとのコンパチビリティもよく、今後

の集積度を高めた ASIC において有効に活用でき

る技術であると考えられる。図 1 にその原理を示

す。入力信号を Vthなる値と比較するコンパレータ

に与えると、そのディジタル出力は、入力信号が、

Vthを超える間に 1 となり、ディジタル出力信号の

幅が波高値に対応することがわかる。パルス幅の

計測には TDC を用いればよいが、パルス幅が数

100ns 程度あれば、内部クロック周波数が十分に高

いディジタル回路を用いて、クロックで直接計測

することも可能である。 
ToT 法では、パルスの波高値を見るのではなく、

入力信号を Vthと比較するだけでよいので、世代と

ともに低電圧化の進む ASIC において、ダイナミッ

クレンジを確保するための手法として、有効であ

ると考えられる。一方、ToT 法の問題点としては、

波高値と出力ディジタルパルス幅の間の関係が線

形ではないこと、また、フィルタリングの手法が

確立していないことなどがあげられ、これまでは

一般の波高分析に適用するというよりは、補助的

な波高情報を得るために用いられることが多かっ

た。しかし、一般に用いられているシンチレーシ

ョン検出器では、エネルギー分解能は 10％程度の

オーダーであり、LuAG(Pr)など高エネルギー分解

能のシンチレータでも、6％程度である。このよう

なエネルギー分解能においては、専用の ADC を用

いるよりも、ToT で数％程度まで、直線性を改善す

れば、十分実用的な波高分析手法になると考えら

れる。特に、入力チャネルが多数にわたる PET・
SPECT などのイメージングの応用においては、有

用であると考えられる。 
 

3. ToT 法の改良 
ToT の場合、波高値と時間幅の直線性は、波高値

によって変化し、特に図 1 の Vthを低くとると、波

高の高いところがうまく拾えないという問題があ

る。したがって、直線性は、どのようなレベルに

しきい値をもってくるかに依存して変化する。一

方、しきい値を高くとると、計測できる範囲が狭

くなってしまう。そこで、我々は複数のしきい値

を用意して、これをもとにして直線性の改善を行

うことができるのではないかと考えた。図 2 のよ

うに複数の閾値で波形を分析すると、図 3 に示す

ような波高値とパルス幅の関係が得られる。これ

を見てわかるように、異なる閾値で得られる複数

の曲線を切り替えて用いることで波高とパルス幅

の関係における直線性を改善することが可能にな

ると考えられる。 
 
 
 

0 

Vth 

波形 A の出力 

波形 B の出力 

波形 C の出力 

B 

A 

C 
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図 2 ToT のしきい値を変化させた場合 

 

 
図 3 異なるしきい値に対する ToT 出力 

 
3 つの異なる閾値を用いてこれらを切り替える

ようにしたところ、積分非直線性は、三角波の信

号に対して、2.9%となり、シンチレーション検出

器を用いた波高分析に適用することを考えれば十

分な値が得られている。本手法の問題点としては、

複数のコンパレータを用いるために回路規模が大

きくなることと、これらのディジタル出力を扱う

ために配線の本数が増えることである。配線の本

数に関しては、適切なエンコーディングを行うこ

とで減らすことも検討している。このような手法

を用いれば積分直線性は数％程度となるので、シ

ンチレーション検出器やガス検出器などの波高分

析の手法として十分に利用することが可能と考え

られる。 
一方、ToT 法の信号処理においては、立ち上がり

信号は早く、立ち下がりは遅くなるので、信号が

しきい値を横切るということに注目すると、非対

称な信号処理になっていることが考えられる。時

間処理という観点からは、主に信号の立ち上がり

部分に関しては、高速に立ち上がることが望まし

いのであるが、立ち下がりに関しては、もう少し

工夫の余地があると思われる。むしろ、遅い信号

でも扱うことができる手法があれば、ToT 法の可能

性が大きく開けるものと考えられる。フィルタリ

ングに関しては、従来の波高計測においては、波

高値の情報をなるべく損なわないようなフィルタ

リングが発達させられてきたため、ToT 法にそのま

ま適用するのは難しい。特に信号キャリア収集時

間のばらつきを補正するために、出力信号にフラ

ットトップが現れるようなフィルタを用いること

は、波高計測では適切であったが、ToT 法では、時

間幅がゆらいでしまうために望ましいとはいえな

い。時間分解能を高くとるためには、信号がコン

パレータのしきい値を横切るところではなるべく

信号が急峻に変化するようにすることが望ましい

が、原理的に信号波高と時間情報との双方を必要

とする ToT 法では、時間分解能だけを考えるわけ

にはいかず、もう少し異なる取り扱いを必要とす

るものと考えられる。 
以上の点を考慮して、現在新しい信号処理法の

開発を進めているところである。まず、ToT に関し

て従来あまり検討のなされていなかったしきい値

の部分について、新たに、信号検知とともに動的

に変化させて信号に追随するような手法を新たに

考案した。原理を簡単に示すと、次のようになる。

図 1 のようなコンパレータと単一のしきい値を有

する ToT に対して、信号検知の後少し時間ディレ

イをもたせ、モノステーブルのパルスを発生する。

このパルスが発生している間、しきい電圧 Vthその

ものを連続的に増加させ、コンパレータの出力か

らパルス幅を得るというものである。この場合、

コンパレータの出力が OFF になってからもしきい

値を連続的に増加させるため、検出系の不感時間

は、モノステーブルパルスの幅とディレイタイム

の和になり、一定となる。以上を実現する回路の

構成を図 4 に示す。 
 

 
 

図 4 ダイナミック ToT  
 
このような回路を用いた場合、しきい値を変化

させることで、先の複数のしきい値を持たせた場

合と実質的に等価に複数のしきい値を利用するこ

とが可能となるため、ToT としての直線性の改善は

明らかである。 
図 5 は、Na-22 の 511keV, 1275keV γ線を LuAG

シンチレータに照射して APD から得られた信号を

ダイナミック ToT 法で処理したものであるが、

511keV のガンマ線に対して 14.5％のエネルギー分

解能となっており、通常のシンチレーション検出

器に適用するには実用的に十分な時間スペクトル

が得られていると思われる。 
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図 5 Na-22 に対してダイナミック ToT を適用し

て得られた波高スペクトル 
 

一方、ダイナミック ToT を利用することを前提

にした場合、入力信号波形に対して、しきい値を

どのように変化させたらよいかということが今後

の研究テーマとなるが、これは入力信号波形をど

のようにするのが時間幅計測にとって適切である

かという問題でもある。 
 

 
 
図 6 台形応答を示すパルスに対するダイナミ

ック ToT の適用 
 

単純に本システムの線形性のみに着目した場合、

直線性がもっともよくなるのは、入力信号波形が

台形の応答を示す場合である。図 6 に模式的に示

したように、信号立ち上がり時およびディレイタ

イムに現れるオフセット部分を除けば、フラット

トップになったところからしきい値を線形的に増

加させれば、波高値とパルス幅に関して 100％リニ

アな関係が得られる。フラットトップに近い応答

を示すフィルタとしては、CR-(RC)4 などセミガウ

シアン型波形整形などが知られているが、そのほ

かに、積分器とディレイラインを用いた信号フィ

ルタを用いることが考えられる。遅延線を用いた

信号処理法としては、ディレイラインクリッピン

グ法がよく知られているが、ディレイラインその

ものがあまり一般的な素子ではないので、実際に

はあまり用いられていない。しかし、今後シンチ

レータなど検出素子の高速化が進めば、遅延時間

もそれほど大きくはなくなることが考えられる。

そこで本格的に ASIC などの集積回路に適切な遅

延素子を実現することも含めて検討を行っている。 
たとえば、図 7 に示すように、ステップ信号に

対して、遅延時間τのディレイラインを用いてク

リッピングを行うと、幅 2τの矩形波を得ることが

できる。 
 
 
 
 
 
 
 
 

図 7 ディレイラインクリッピング 
 
そこで、これを一つの単位として、さらに積分

器を組み合わせると、図 8 に示すように台形型の

応答が実現できる。これと時間信号処理を組み合

わせて、入力信号と背景に存在する雑音に対して

適切なフィルタリングを施すことが考えられる。 
 
 
 
 
 
 
 
図 8 積分器とディレイラインクリッピングを

組み合わせた信号処理の例 
 
このように、遅延素子と積分器を組み合わせる

ことで、新しい ToT 法と組み合わせるための信号

処理が実現できる。また、今後、パルストレイン

法[3]などのディジタル信号処理法ならびに、その

他の非線形回路を組み合わせて、入力信号の情報

を時間情報に変換し、最適なシステムを構築して

いくという観点からの研究を展開する予定でいる。 
 

4. 結論 
ToT 法をもとに改良を加えた新しい信号処理法

について示した。本報告で提案されたダイナミッ

ク ToT 法は PET・SPECT などのマルチチャネルシ

ステムにとってコスト的に有利であり、高分解能

化と高計数率化が進むとともに、有用な回路構成

となるものと考えられる。また、ダイナミック ToT
法と組み合わせて用いる信号処理法として信号の

伝播時間を用いた時間領域の信号処理法として知

られているディレイラインクリッピング法と積分

器を組み合わせた方法を検討している。ToT 法で

は本手法ではフロントエンド部から直接ディジタ

ル出力が得られるので、パルストレイン方式の信

号取得方式[3]と組み合わせることで、回路規模の

大幅な簡略化が可能となるなど、次世代 PET 用の

ASIC として有用な手法となるものと考えられる。 
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（１０）統計的ダイナミック画像再構成 
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1. はじめに 

PET 装置の観測データを再構成して得られる画

像は RI 濃度分布画像であり、代謝などの生体機能

を直接的に表すものではない。このため、生体機

能情報を得るためには、直接的に生体機能を表す

動態機能画像を推定する必要があるが、その推定

精度は再構成画像から得られる組織内放射能時間

変化曲線（tissue Time Activity Curve: tTAC）の精度

に大きく依存すると考えられており、動態機能画

像の精度向上には、tTAC を高精度に推定すること

が重要となる。 

 tTAC を高精度に推定する手法として、消滅γ線

の検出時刻を保持したリストモードデータを用い

て共役勾配法により最尤推定をおこなう手法が提

案されている[1]。我々は、この手法に局所尤度を

導入することで、少ない反復回数で精度を向上さ

せる手法[2]を提案している。 
 また一方で、時間方向に ML-EM 法を拡張した手

法(4DML-EM 法)により最尤推定をおこなう手法が

提案されている[3]。この手法は、共役勾配法を用

いた手法[1,2]に比べて 1 反復当たりの計算時間が

短いという特徴を持つが、観測データにノイズが

含まれる場合、過剰な反復をおこなうと再構成画

像のＳ／Ｎが低下する。また、過剰な反復による

Ｓ／Ｎ低下を回避するために、空間的相関性を拘

束条件として用いる推定も用いられているが、拘

束条件導入による空間分解能の劣化は避けられな

い。 
本研究では、局所尤度法を 4DML-EM 法に適用

するとともに、収束判定をおこなうことで、tTAC
の推定精度を向上できる可能性があることを示し、

計算機シミュレーションによってその有効性を確

認した。 
 

2. PET リストモードデータからの統計的ダイナ

ミック画像再構成方法 
従来法におけるモデル化と同様に、i番目の検出

器対におけるヒストグラム観測データの時間変化

( )tgi は、生体内のボクセル位置 j における放射能分

布である tTACを時間 tの関数 ( )tjλ と PET観測系に

よって定められる感度分布関数 ija を用いて次式で

与えられる。 

( ) ( ) )~1(
1
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j
jiji == ∑

=

λ       (1) (1) 

ここで、J は、生体内におかれたボクセルの総数、

I は，検出器対の総数である。この際、 ( )tjλ を直接

求めることは困難であるため、 )(tjλ を B-spline 基

底関数の線形結合で表すことができると仮定し、

(2)式で定義する。 
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これにより、基底係数 wjlを推定し、tTAC を得る

ことができる。なお、ここでの Lは、基底関数の総

数である。 
今、リストモードデータから i番目の検出器対で

検出されたフォトンの時間情報を抽出したベクト

ルを { }
iiNiii ttt ,,, 21 L=y とすると、全体の観測データ

は(3)式で与えられる。 
{ } { }[ ] [ ]IINIIiNii Ii

tttttt yyyy ,,,,,,,,,,, 212121 LLLL ==  
     (3) 
このとき、ある時刻 tにおいて i 番目の検出器対

で γ 線が検出される確率は、ポアソン分布に従い

(4)式で表すことができる。 
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従って、(2)～(4)式より対数尤度は(5)式で与えら

れる。 
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      (5) 
最尤推定では、(5)式を最大化するような基底係

数 wjlを逐次的に求めることになるが、本研究では

(6)式に示す 4DML-EM 法[3]を用いている。 
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3. 局所尤度法の適用 
局所尤度法は、カーネル関数と呼ばれる重み関

数を用いることによって尤度関数を局所的に定義

し、最適化を行う手法である[2,4,5]。今回は、この

手法を時間方向に適用することによって、尤度関

数を(5)式から(7)式に変更した。 
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mK は、局所尤度を定義するために用いるm番目
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のカーネル関数、 mL は、カーネル関数 mK に対応

するm 番目の尤度関数となる。本研究では、この

カーネル関数に rect関数とB-spline関数を用いてい

る。さらに、 (7)式で示す尤度関数に対して

4DML-EM 法を適用すると (8)式が導かれることか

ら、この式を利用して、wjlm及び )(tjλ を推定する。 
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ここで、(8)式で得られる wjlm は、(2)式を用いて

λjሺtሻを生成することができないため、カーネル関数

に rect 関数を用いた場合には、wjlmを rect 関数で分

割した時間領域毎の基底係数とし、各々の時間領

域毎に λjሺtሻを生成する。また、カーネル関数に

B-spline 関数を用いた場合は、(9)式により λjሺtሻを生

成する。 
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4. 計算機シミュレーション 

局所尤度法を適用する場合に用いるカーネル関

数として、時間領域を 20 分割する rect 関数と

B-spline 関数を用いた計算機シミュレーションを

行った。 
提案法は、時間的に局所的な観測データを用い

て推定を行うため、収束判定 4DML-EM 法よりも

推定に使う情報が少なく、ノイズの影響を受けや

すいが、その反面カーネル関数により区切られた

時間領域毎の特徴を推定することができ、なおか

つ収束判定を用いることにより、適切な反復回数

を時間領域毎に決定することができるため定量性

に優れていると考えられる。 
 

5. おわりに 
本研究では tTAC を高精度に推定するために、局

所尤度を用いた推定手法と、収束判定を組み合わ

せる事により、従来法と比べ、定量性に優れた tTAC
推定を実現した。しかし、本研究で提案する手法

は、参考文献 1 のように空間的な相関を用いた拘

束関数を加えず、なおかつ、局所尤度法を用いる

ことで時間的にも局所的な観測データを用いて、

再構成を行うため、推定した tTAC の S/N が低下し

やすいという短所がある。今後は ML-EM 法と比べ

てノイズの影響を受けにくいとされている

DRAMAやRAMLAといった手法を 4D化すること

により、ノイズ抑制を図っていく予定である。 
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Fig.1 Simulation phantom 
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（１１ ）究極のＰＥＴ画像再構成法ＤＲＡＭＡ 

－新しい緩和パラメータ制御法とワンパスＤＲＡＭＡの提案－ 

 

工藤博幸，伊藤将行，小林哲哉，イサムラシド 

筑波大学・大学院システム情報工学研究科コンピュータサイエンス専攻 

 

１．はじめに 

 近年のＰＥＴ装置では，ＭＬ-ＥＭ法にブロッ

ク反復の考え方を導入して収束を高速化した画

像再構成法が採用されている．例えば，これに

属する代表的な手法としてＯＳ-ＥＭ法，ＲＡＭ

Ｌ Ａ （ Row-Action Maximum Likelihood 

Algorithm），ＤＲＡＭＡ（Dynamic RAMLA）が

あげられる[1]-[3]．ブロック反復とは，投影デ

ータを複数のサブセットに分割してサブセット

毎に解の更新を行うことで収束性を高めるアイ

デアで，ＲＡＭＬＡとＤＲＡＭＡは１サブセッ

トに１つのＬＯＲのデータのみが含まれるよう

にして収束を極限まで高速化した究極の画像再

構成法と考えることができる．しかし，サブセ

ット数を多くし過ぎると，反復はリミットサイ

クルと呼ばれるサブセット間の雑音のバランス

が取れていない周期解に収束することが知られ

ており，この問題点を解決するためＲＡＭＬＡ

とＤＲＡＭＡでは真の解への収束を保証する緩

和パラメータの制御が必要となる[2],[3]．緩和

パラメータの制御に関しては幾つかの研究があ

るが，データ形式（ヒストグラムモード・リス

トモード），幾何学系（２Ｄ・３Ｄ・ＴＯＦ・

ＤＯＩ），サブセットの取り方，データアクセ

ス順序，の違いに依らず統一的に適用できる一

般性が大きい手法は知られていない[4],[5]． 

本研究では，ＤＲＡＭＡを対象として，デー

タ形式，幾何学系，サブセットの取り方，デー

タアクセス順序，の違いに依らず統一的に適用

できる新しい緩和パラメータ制御法を提案する．

また，この手法が優れた収束性を持ち一反復で

雑音のバランスが取れた再構成画像が得られる

ことに着目して，データ収集と画像再構成を並

行して行いデータ収集後直ちに医師に画像を提

示するワンパスリストモードＤＲＡＭＡを提案

する． 

 

２．リストモードＤＲＡＭＡ 

 本研究で提案する緩和パラメータ制御法はヒ

ストグラムモードにも適用可能であるが，ここ

では有効な緩和パラメータ制御法が知られてい

ないリストモードＤＲＡＭＡへの適用を考える

[6]-[8] ． 対 象 画 像 を 次 元 ベ ク ト ルJ

),,,( 21 Jxxxx L
r
= ，リストモードデータを

)}(,),2(),1({ TiiiD L= で表す．ただし， は

番目のイベントが検出されたＬＯＲの番号，

)(ti t
T

は光子の全計数値である．また，投影演算を

JI × 行列 }{ ijaA = で表す．そして，ブロック反

復を適用する際のリストモードデータの 個の

サブセット への分割は，時間軸

に関して光子を一定個数 ずつまとめること

により行う（Time Subsets と呼ぶ）． 
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(１) 

このとき，文献[8]の理論に基づき，リストモー

ドＤＲＡＭＡの反復式は以下のように表される． 
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                                     (２) 

ただし，式(２)において はブロッキングファ

クターと呼ばれ，以下の２種類の選び方がある． 

ljp
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 (３) 

また， は正規化マトリックスと呼ばれ，サブ

セット番号 l に依存しないように次式のように

選ぶ． 

ljC

 

         (４) 

  式(２)に現れる定数 のことを緩和パラメ

ータと呼ぶ．非負条件 を満足させるため，

緩和パラメータは のように選ぶ必要

がある．ＤＲＡＭＡで使用する緩和パラメータ

制御法については幾つかの先行研究がある

[4],[5]．基本的な考え方は， をサブセット

番号 に依存させて次式で制御し，未知パラメー

タ

),( lkλ

0≥xr

10 ),( ≤≤ lkλ

),( lkλ

l

0β を各反復後の更新解 の雑音のバラン

スが取れるように自動決定し，未知パラメータ

),( Lkxr

γ は経験的に定めるものである． 

 

 (５) 

                                                             

 

３．新しい緩和パラメータ制御法 

３．１ 基本となるアルゴリズム 

 始めに，新しい緩和パラメータ制御法の基礎

となるので， を固定として小さい値と大き

い値に設定した場合のＤＲＡＭＡの動作を，定

性的に説明する．以降では，式(２)を次式のよ

うに表し，修正方向を表すベクトル を（緩

和パラメータ を含む）修正ベクトルと呼ぶ

ことにする． 

),( lkλ

),( lker

),( lkλ

              

(６) 

まず， を大きい値に固定してＤＲＡＭＡを

動作させると，修正ベクトル が大きいため

反復初期では初期画像 から高速に最適解

に近くが，最適解に近づくとリミットサイクル

の影響で解更新が大きく振動しそれ以上最適解

に近づかなくなる（図１(ａ)）．一方， を

小さい値に固定してＤＲＡＭＡを動作させると，

修正ベクトル

),( lkλ

),( lker

)0,0(xr

),( lkλ

),( lker が小さいため反復初期におい

て最適解に近くスピードは遅いが，リミットサ

イクルの影響は小さく最適解に近づいた後の振

動も小さく収まる（図１(ｂ)）．  
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図１ 緩和パラメータ が大きい場合と小さ ),( lkλ

い場合のＤＲＡＭＡの解更新の様子 

 

以上の知見から，本研究では以下の２つの考

え方に基づく緩和パラメータ制御法を提案する． 

（１）修正ベクトル ),( lker の変化をモニタリング

して，反復がリミットサイクルに近い状態か遠

い状態かを判定する．□ 

),(),()1,( lklklk exx rrr
+=+

（２）リミットサイクルから遠い状態ならば緩
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和パラメータ を大きい値に設定し，リミッ

トサイクルに近い状態ならば を小さい値に

設定する．□ 

),( lkλ
),( lkλ

)(mλ

)()( / mm bar0 1

1

1=q

1>q

1<q

)(mλ

)()( / mm bar0 1

1
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 次に，具体的な緩和パラメータ制御を行う数

式を導出する．以降では簡単のため，メイン反

復回数 とサブ反復回数 l に通し番号を付けた

反復回数 を導入して，ＤＲＡＭＡの反

復式を以下のように表す． 

k

lkLm +=

                

(７) 

まず，修正ベクトル は計算可能な量である

が， の挙動をモニタリングして反復がリミ

ットサイクルに近い状態か遠い状態かを判定す

る方法を述べる．そのために，ファクター

)(mer

)(mer

)(mar と

呼ばれるベクトル量と，ファクター と呼ば

れるスカラー量を次式で定義する． 

)(mb

 

 (８) 

                                                

定義から，ファクター は過去の全ての修正

ベクトル

)(mar

)1,,1,0'()'( −= mme m L
r

をベクトルのま

ま加算した量，ファクター は過去の全ての

修正ベクトル

)(mb

)1,,1,0'()'( −= mme m L
r

の長さ（ノ

ルム）を加算した量である．そして，リミット

サイクルから遠い反復初期とリミットサイクル

に近づいた反復後半で， )(mar と の大小関係

がどのようになるかを考えてみる．まず，図１

に示すように，反復初期のリミットサイクルか

ら遠い状態では解更新が着実に最適解に向かっ

て進むので，

)(mb

)()( mm ba ≈
r

という関係が成立する．

一方，リミットサイクルに近づいた反復後半で

は解更新が振動を起こし， )(mar は増加しなくな

り だけが増加し続ける．その結果として，

リミットサイクルの近くでは

)(mb
)()( mm ba <<

r
とい

う関係が成立する．望ましい緩和パラメータの

制御法は，リミットサイクルの遠くでは を

１に近い大きな値に設定し，リミットサイクル

に近づくにつれて を次第に０に近づけて解

更新の振動を抑えるものである．これを実現す

る最も簡単な緩和パラメータ制御の数式は，次

式で表される． 
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ただし， は実験的に決定するパラメータで，0>q
)()( , mm bar の値と のゼロへの近づき方の関

係を定める． の値を変化させると の値が

どのように変化するかを図２に示す．もう１つ

特筆すべきことは，式(９)による緩和パラメー

タ制御は の満たすべき条件 を必

ず満足することである． 
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図２ 実験的に決定するパラメータ の緩和パ q

ラメータ への影響 )(mλ
 

 以上の緩和パラメータ制御法を用いたＤＲＡ

ＭＡの計算手順をまとめると，以下のようにな

る．ただし，ファクター )()( , mm bar の計算には漸

化式を用いて，緩和パラメータ制御のため余分

に加わる計算が極力少なくなるようにしてある． 

----- 

[STEP 1]（初期化） const., ,0 ,0 )0()0()0( === xba rr
 

0 ,1)0( == mλ  

[STEP 2-1]（画像の更新）式(２)から修正方向 d
r

を計算して，次式により画像を更新する． 
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(10) 

[STEP 2-2]（次回の緩和パラメータの計算） 

 

 

 

 

                                     (11) 

[STEP 2-3] として[STEP 2-1]に戻る． 1+← mm

----- 

 最後に，新しい緩和パラメータ制御法の利点

をまとめると，以下のようになる． 

（１）データ形式（ヒストグラムモード・リス

トモード），幾何学系（２Ｄ・３Ｄ・ＴＯＦ・

ＤＯＩ），サブセットの取り方，データアクセ

ス順序の違いによらず統一的に適用できる一般

性がある．これは，修正ベクトル )(mer の挙動に

データ形式，幾何学系，サブセットの取り方，

アクセス順序の違いの情報が含まれているため

である．□ 

（２）反復を２回以上行う場合，従来のＤＲＡ

ＭＡにおけるパラメータγ が不要である．□ 

３．２ 拡張 

次に，３．１で述べた緩和パラメータ制御法

の２つの拡張について述べる． 

（１）忘却を導入した緩和パラメータ制御法 

 ３．１の手法では，緩和パラメータ の値

を決める元になるファクター

)(mλ
)()( , mm bar の計算に

過 去 の 全 て の 修 正 ベ ク ト ル

)1,,1,0'()'( −= mme m L
r

を用いていた．しかし，

過去の全ての修正ベクトルを用いるのが最も良

いという根拠はなく，昔の古すぎるベクトルは

忘却して の決定に使用しない方が良い性能

が得られる可能性もある．そこで， の決定

に昔の修正ベクトルを使用せず最近の修正ベク

トルのみを使用するように拡張する．これを実

現するには，式(11)の

)(mλ
)(mλ

)()( , mm bar を更新する漸化

式を以下のように変更すれば良い． 

 

 

                                     (12) 

ただし， 10 << β はどの程度過去の修正ベクト

ルまで忘却するかを決めるパラメータである． 

q

m

m
m

mmmmmm

b

a

ebbeaa

⎟⎟
⎟

⎠

⎞

⎜⎜
⎜

⎝

⎛
=

+=+=

+

+
+

++

)1(

)1(
)1(

)()()1()()()1( ,   ,

r

rrrr

λ

例えば，本拡張の典型的な応用として，以下

のものを考えている．筆者らは，ダイナミック

ＰＥＴデータにリストモードＤＲＡＭＡの反復

を一回だけ適用して途中の更新解からダイナミ

ック画像を生成する『ワンパスリストモードダ

イナミックＤＲＡＭＡ』というダイナミック画

像再構成法を検討しているが，この応用では緩

和パラメータ を小さくするだけでなくアク

ティビティの時間変化に追従して を大きく

することも重要となり，忘却なしの緩和パラメ

ータ制御では対応できない． 

)(mλ
)(mλ

（２）画素毎に異なる緩和パラメータを用いる

ＤＲＡＭＡ（Multi Relaxation Parameter） 

 通常のＤＲＡＭＡでは，全ての画素の更新に

同じ共通の緩和パラメータ を用いる．しか

し，複雑な幾何学系（２Ｄ・３Ｄ・ＴＯＦ・Ｄ

ＯＩ）や低計数値のリストモードデータの場合

には，一反復中の各画素値 の更新回数は画素

に依存して異なり，それに伴ってリミットサ

イクルによる解更新の振動が起こるタイミング

や大きさは画素に依存する．式(８)で定義され

るファクター

)(mλ

jx
j

)()( , mm bar によるリミットサイクル

への近さの判定は，全ての画素の平均的な振る

舞いを評価していると言える．そこで，ファク

ター )()( , mm bar を画素 毎に別々に計算してリミ

ットサイクルへの近さを画素毎に別々に評価し

て，画素毎に別々の緩和パラメータ制御を行い

性能を向上させる拡張が考えられる．このよう

な拡張は従来の緩和パラメータ制御法で実現す

れば複雑になると予想されるが，新しい緩和パ

ラメータ制御法を用いれば以下のように驚くほ

ど簡単に済む．まず，式(10)の画像の更新式を

画素 毎に異なる緩和パラメータ を用いる

ように，以下のように変更する． 
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 次に，式(11)の次回の緩和パラメータを計算す

る式を画素 毎に別々に行うように，以下のよ

うに変更する． 
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(14) 

 

ただし， は各々ベクトル)1()1()( ,, ++ m
j

m
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m
j bae

)1()1()( ,, ++ mmm bae
rrr

の 第 成 分 を 表 す ． 式

(13),(14)を用いることにより，リミットサイク

ルによる振動が早く起こる画素や大きい画素は

を早くゼロに近づけ，振動が遅く起こる画

素や小さい画素は をゆっくりゼロに近づけ

る，などより洗練された緩和パラメータ制御が

期待される．式(13),(14)によるＤＲＡＭＡをＭ

ＲＰ（Multi Relaxation Parameter）法，式

(10),(11)によるＤＲＡＭＡをＳＲＰ（Single 

Relaxation Parameter）法と呼ぶ． 

j

)(m
jλ

)(m
jλ

 

４．ワンパスリストモードＤＲＡＭＡ 

 現在のＰＥＴ装置では，データ収集が終了し

てからリストモードデータをヒストグラム化し

て画像再構成の計算を開始する．したがって，

データ収集が終了した後しばらく時間が経過し

ないと医師に画像を提示できない．本研究では，

この問題点を解決する新しい枠組みとして，ワ

ンパスリストモードＤＲＡＭＡと呼ばれる手法

を提案する．これは，図３に示すように，デー

タ収集と画像再構成の計算を並行して行い検出

されたイベントから逐次リストモードＤＲＡＭ

Ａにより画像再構成の処理を行い，データ収集

が終わった時点（即ち一反復後）の再構成画像

を最終画像として医師に提示するものである．

この手法では画像再構成の計算は一反復しか行

わないことが前提であるため高収束性を持つ画

像再構成法が必要となるが，（シミュレーショ

ン実験で示すように）新しい緩和パラメータ制

御法を用いたリストモードＤＲＡＭＡにより実

現可能であると考えている． 
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図３ 現在のＰＥＴ装置のデータ処理の流れと 

ワンパスリストモードＤＲＡＭＡ 

 

５．シミュレーション実験 

 ２Ｄ-ＰＥＴにおけるリストモードデータか

らの画像再構成を想定したシミュレーション実

験を行った．再構成の条件は，光子の全計数値

が 0.05Ｍ,0.5Ｍ,１Ｍ,５Ｍの４種類，各々につ

いてサブセット数 が 100,000 と 10,000 の２つ

の場合を想定した．また，シミュレーションで

は吸収・散乱・検出器特性は考慮せず，ブロッ

キングファクターＢを用いたＳＲＰ法とＭＲＰ

法を実装した．再構成画像には，全て同じ半値

幅のガウスフィルタでポストスムーシングを施

した．緩和パラメータの決定を行う式(９)にお

けるパラメータ の値は全ての場合で実験的に

定めた

L

q
5.0=q に固定し，（１）収束性が良く少

数回の反復でサブセット間の雑音のバランスが

取れた再構成画像が得られるか，（２）新しい

緩和パラメータ制御法が計数値やサブセットの

取り方の違いに上手く対応できるか，の観点か

ら評価を行った． 
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全ての場合の実験結果を示すスペースはない

が，図４と図５に全計数値が１Ｍの場合のＳＲ

Ｐ法の結果を示す．図４は新しい緩和パラメー

タ制御法で決定した の値の変化（低計数値

の 0.05Ｍの場合も示す），図５は反復回数 1,000

回のＭＬ-ＥＭ法，反復回数 1,2,5 回のリストモ

ードＯＳ-ＥＭ法[6],[7]，反復回数 1,2,5 回の

ＤＲＡＭＡによる再構成画像である．新しい緩

和パラメータ制御法は上手く動作し，少数回の

反復で反復回数1,000回のＭＬ-ＥＭ法に近い雑

音のバランスが取れた再構成画像が得られてい

る．なお，図５において一反復の再構成画像は

ワンパスリストモードＤＲＡＭＡの再構成画像

に相当するが，反復 1,000 回のＭＬ-ＥＭ法の画

像に近くデータ収集と画像再構成を並行して行

うワンパス再構成が実現可能であることが明ら

かになった．また，他の計数値とサブセット数

の組み合わせにおいても概ね上手く動作し，新

しい緩和パラメータ制御法が計数値やサブセッ

トの取り方の違いに上手く対応できる一般性を

持つことが明らかになった．しかし，挙動が良

くつかめない点もあり，今後より多くの設定や

複雑な幾何学系下でシミュレーション実験を行

い動作の全容の解明を目指したい． 

),( lkλ
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図５ 光子の全計数値が１Ｍの場合の再構成画像 
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（１２）逐次近似画像再構成の新しい展開 
 

松浦正和、北牧拓也、小林哲哉、工藤博幸 
筑波大学 システム情報工学研究科 コンピュータサイエンス専攻 

 
 

 
1. はじめに 

本稿では、我々の研究室において現在取り組ん

でいる画像再構成の研究テーマの中から、新規に

開発した緩和係数を導入した画像再構成法と、CT
画像再構成法を紹介する。テーマ毎に筆者が異な

ることを予めお許しいただきたい。 
 
2. 統計的 PET 再構成における緩和係数の最適化 

近年の PET 画像再構成では、ML-EM(Maximum 
Likelihood Expectation Maximization) 法に代表さ

れる統計的画像再構成の導入により、解析的手法

に比べ画質が改善された。その後 OS-EM(Ordered 
Subset ML-EM)法により収束速度が飛躍的に改善

され、臨床の現場でも使用されている。しかし、

OS-EM 法では投影データの統計雑音の影響により、

リミットサイクルと呼ばれる周期解に収束してし

まう問題がある。このリミットサイクルの問題を

防ぐ方法に、OS-EM 法の画像更新式に緩和係数を

導入することが挙げられる。緩和係数をうまく調

節することで、収束性を高めたり、更新解（画像）

の精度を向上したりできる。本研究では、緩和係

数を“画像更新での誤差の伝播を最小化する”と

いう考え方に基づき決定する、 新しい手法を提案

する。提案手法により画像の更新はリミットサイ

クルに陥ることなく、更新解の収束性も向上する

と考えられる。 
 本稿では、OS-EM 法に提案する緩和係数制御を

導入する前段階として、最小二乗法を再構成の評

価基準として、代数的手法(Algebraic Reconstruction 
Technique,ART)[1]に緩和係数を導入したときのシ

ミュレーション結果を示す。 
 
2.1 画像再構成法 
 画像再構成を定式化するため、未知の薬剤分布

画像を N 次元ベクトル ( )TNxxxx L
r

21= 、 jx は x
r
の

j 番目の要素( Nj ≤ )とし、投影データを M 次元ベ

クトル ( )T
Myyyy L

r
21= 、 iy は y

r
の i 番目のデータ

( Mi ≤ )とする。これらを関係づける投影演算を

NM × 行 列 の シ ス テ ム マ ト リ ク ス を

( )T
Mij aaaaA
r

L
rr

21}{ == ( )NjMi LL ,2,1;,,2,1 == と

表す。ART 法の反復式を次式に示す。 
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   (1) 

 
投影データにノイズが混入している場合、リミッ

トサイクルを防ぐため緩和係数を導入し、反復式

を以下のように変更する必要がある。 
 

jki

k
kikik

j
k

j
k

j a
C

xay
xx )(

)(
)()()()()1(
,
rr

−
+=+ λ   (2) 

 
変数C の定義は式(1)と同じであり、 )(k

jλ は緩和係

数を示す。これは以下の評価関数 ( )xF
r
を最小にす

る最適な x
r
を求める反復式と同じである。 

 

minimize ( ) 2yxAxF rrr
−=            (3) 

 
( )xF
r
は推定画像から予測される投影データ xA

r
と、

実際に観測された投影データ y
r
の二乗誤差を示す。  

以下、提案手法の定式化を行う。投影データを

用いての k 回目の“推定”近似解を )(k
jx とおく。 )(k

jx
は統計的性質の同一な複数の投影データを再構成

して得られた、複数の（ k 回目の）近似解の期待値

である。k 回目の近似解 )(k
jx の誤差を )(k

je とおくと、

)(k
jx は以下のようにモデル化できる。 

 
)()()( k

j
k

j
k

j exx +=                              (4) 
 
また、投影データは以下のようにモデル化できる。 
 

iii nyy +=                                 (5) 
 

iy は i 番目の投影データ期待値、 in は i 番目の投影

データの誤差（ノイズ）である。リミットサイク

ルはこの投影データのノイズが一定でなく、更新

画像に各投影データで異なるノイズの影響を与え

るために起こる問題である。式(2)の ART 更新式を

式(4)と式(5)の表記で置き換える。 
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式(6)に含まれる信号成分 )1( +k
jx とノイズ成分 )1( +k

je

を分離する。 
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k
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j
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j
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画像の分散の期待値は ( ) ⎥⎦
⎤

⎢⎣
⎡= ++ 2)1()1( k

j
k

j eEv であり、

以下のように計算される。 [ ]•E は期待値（平均）

を表す演算子である。 
 

( )[ ]

( ) ( ) ⎥⎦
⎤

⎢⎣
⎡ −⎟⎟

⎠

⎞
⎜⎜
⎝

⎛
+

−+=+

2)(
)()(

2
)(2)(

)(
)()(

)()()()()1(

,

,2

k
kiki

jkik
j

k
kiki

k
j

jkik
j

k
j

k
j

eanE
C

a

eaneE
C

a
vv

rr

rr

λ

λ
     (9) 

 
ここで、画像誤差と投影データ誤差には相関がな

い [ ]( )0)(
)( ≈ki

k
j neE 、画像内の異なる画素の誤差には

相関がない [ ] ( )( )lieeE k
l

k
j ≠≈ 0)()( という近似を用い

ると、式(9)は以下のように近似できる。 
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2

)(kiσ は i 番目の投影データの分散 ( )2
)(

2
)( kiki n=σ で

あり、 2
)(kia

r
は )(kia

r
の各要素を二乗した値を要素とす

るベクトルである。画像分散が小さいほど更新画

像の精度は上がり、更新画像が収束に向かってい

ると考えられる。そこで、画像が収束に向かって

いるという更新状況を、式(2)の ART 法の更新式に

も反映させる。式(10)で表されている画像更新の画

像分散の更新式から、画像分散が最小になる )(k
jλ を

式(2)に適用させることで、“画像更新での誤差の伝

播を最小化する”最適な緩和係数が実現できる。 
( ))()1( k

j
k

jv λ+ を最小にする )(k
jλ は、 0/ )()1( =+ k

j
k

j ddv λ と

おくことで以下のように求まる。 
 

)()2(
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また、 )1( +k

jv の値は式(10)を展開して以下となる。 
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2
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以上の導出から、提案する再構成アルゴリズムは

以下のようにまとめられる。 
---------------------------提案手法---------------------------- 
[Step1] 初期画像ベクトル )0(x

r
、初期画像分散 )0(v

r
を

与える。更新回数を 0=k とする。 
[Step2] 式(11)に画像分散 )(kv

r
を与え、画像分散を最

小にする緩和係数 )(k
jλ を求める。 

[Step3] 式(2)に更新された )(k
jλ 、 )(kx

r
を用い、更新

画像
)1( +kxr を求める。 

[Step4] 式(12)に Step3 で得られた更新画像 )1( +kx
r

を

用い、画像分散 )1( +kv
r

を求める。 )1( +kv
r

は次の更新に

用いられる。 
[Step2]～[Step4]の処理を測定されたすべての投影

データ使い画像更新を行い、1 反復とする。 
[Step5]  1 反復処理した段階で、収束判定を行う。

収束していない場合は、反復処理を繰り返す。
------------------------------------------------------------------- 
 
2.2 シミュレーション実験 
提案手法の動作を検証するために、2 次元画像再

構成のシミュレーション実験を行った。図 1(a)に示

す数値ファントムに対し、緩和係数を用いない

ART 法、DRAMA 法[2]と同じ緩和係数制御を導入

した ART 法（従来手法）、提案手法により再構成

を行った。DRAMA 法と同じ緩和係数を式(13)に示

図１ 実験に用いた数値ファントムと各手法の再構成画像

左から(a)数値ファントム (b)緩和係数を用いないART法 (c)従来手法 (d)提案手法 
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し、これを式(1)の ART 法の更新式に導入する。

),,2,1( Sm L= はサブセット番号、 n は反復回数、

0β と 0γ は任意のパラメータであり、 0γ を 1 に固

定し、評価関数の値が最も早く減少する 0β を本実

験で使用した。 
 

( )
nSm

mn

00

0,

γβ
β

λ
++

=          (13) 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

 
反復回数 1 回目の各手法による再構成画像を図 1
の(b)～(c)に示し、各手法の反復回数 20 回までの式

(3)による二乗誤差を図 2 に示す。 
図 1、図 2 の実験結果から、緩和係数を用いない

ART 法と比べ提案手法の再構成画像が明瞭であり、

二乗誤差もより小さい値に収束しているので、提

案手法の緩和係数制御は概ね正しく動作している

と考えられる。しかし、従来手法に比べ提案手法

が同程度の性能を示しているので、更なる性能向

上を進めていく必要がある。 
 
3. 心臓 CT イメージング 

心臓イメージングに求められることは､動きに

よるアーチファクトをなくすこと、高い時間分解

を得ることである。心臓は、複雑な 3 次元構造を

しているので、1mm 以下の等方的な分解能が望ま

しい。また、呼吸によるアーチファクトを避ける

ため、1 回の呼吸停止下で心臓全体をカバーする必

要がある。しかし、現在の CT 技術では 1 回の拍動

の間に心臓全体を撮像するのは困難であり、異な

る心臓位相から得られた時間方向に連続する投影

データから画像再構成を行う必要がある。そのた

めには投影データの撮像と心臓周期を同期させる

必要があり、その方法としては心電図を用いる。

CT において、心臓周期と同期させて撮像を行なう

方法を心電図同期法(ECG-gated method)という。こ

の心電図同期法としては、一般的にRetrospective(遡
及的 ) な心電図同期法が良く用いられる。

Retrospective ECG Gated 法は X 線を連続照射して

ボリュームスキャンを行い、同時に心電図情報を

収集、撮影後得られた投影データと心電図情報か

ら同じ心位相の投影データを取り出して画像再構

成を行う方法である。図 3 に Retrospective な心電

図同期法の概念図を示す。 
       
 
 
 
 

 
 
 
 

Retrospective ECG Gate 法では、ある特定の心位

相を再構成するために心電図の信号を記録し、同

じ心臓位相に対応する投影データを分けることに

なる。つまり、得られた投影データから特定の位

相の投影データのみを画像生成に使用することに

なるので、各位相の投影データの数が少なくなっ

てしまう。そのような状況で再構成を行うと画像

に放射状のアーチファクトが出てしまい、正確な

画像再構成を行うことができない。 

上記の問題を改善するために、少数方向の投影

データから正確な画像を再構成するアルゴリズム

が必要とされる。 

 
3.1 提案手法 

この問題に対する先行研究に､“疎”な物体であ

るという先験情報を用いた再構成法がある。その

手法では 1l ノルムの最小化を行なう [3] 。ここで

“疎”な画像とは画素値がほぼゼロである画像を

示し、 1l ノルムは画素値の絶対値の和である。一般

的な医用画像は“疎”な画像ではないが、勾配を

計算すれば画像は“疎”な画像にすることができ

る。 
ある任意の画素値を fi,j とすると、画像の勾配を

求める式は 
 

2
,

2
,, )()()( jiyjixji fff ∇+∇=ϕ

r
    (14) 

 
と書くことができ、その l1ノルムをとると 
 

図２ 各手法の二乗誤差 
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∑ ∇+∇==
ji

jiyjixlTV ffff
,

,
2

,
2 )()(||)(||||||

1
ϕ    (15) 

 
となる。この式は Total Variation (TV) の定義式で

あり、制約条件のもので最小化すれば投影データ

が不十分でも高画質で画像再構成を行うことがで

きる。よって本研究では TV を先験情報として用い､

下記の式の最適化問題を解くことにより画像再構

成を行う。 
 

1
||)(||min lx

x
r

r ϕ  subject  to xAy
rr

=     (16) 

 
 
3.2 再構成問題の定式化 

先行研究において 式(16) を解く方法として、始

めに ART 法で中間解を求め、その解に対して TV
を最適化する処理を反復的に行うアルゴリズムが

検討された [4]-[6] 。しかし、この手法では式 (16) 
の解が正確に求められたとは言えない。本研究で

提案する手法では、TV を最適化しかつ xAy rr
= をよ

り正確に満たすような解を求める手法を提案する。 
式(16) は制約つき最適化問題でありこの問題を

正確に解くことは難しいので、式 (17) の制約つき

問題を近似的に制約なしの最適化問題に変換する。 
 

]||)(||||[||min
1

2
lkx

xxAy
rrr

r ϕβ+−     (17) 

 
kβ は重み付けパラメータであり、 式(17) の TV の

影響を与える量を決める役割を持ち、k は反復回数

を示している。反復ごとに kβ を小さくし、 0→kβ
とすることで評価関数に TV が与える影響を小さ

くすることができ、近似的に式 (16) を制約つきの

最適化問題として考えることができる。また、式 
(17) の第1項として､収束性の観点から既存の手法

で収束性の高い ART 法を式 (17)の第 1 項に適用す

る。本手法では､収束性向上のために ART 法の 1
反復を以下のようにした。 

 
 
 

ここで、 ),,2,1()( mkP k ⋅⋅⋅⋅⋅= は ART 法の解の直線

への直交射影を表す演算子である。式(18)は ART
法の解の更新を昇順‐降順に行っている。昇順と

降順の定義だが、昇順は ART の射影演算を示し、

降順は昇順とは逆順での射影演算を示す。ここで、

元の方程式の解を ∗xr とおくと、 ∗xr は式 (18)の反復

式の不動点となり、式 (18) は以下の式になる。 
 
 
 
 
 

最適化問題に適用させるため上記の式をある評

価関数の勾配と考えると求めたい評価関数は式 
(19) を積分した関数になるので、積分すると式 
(20) の評価関数を得る。 

 
 

   
この関数のヘッセ行列を求めると、半正定値行列

なので凸関数である。しかし、この評価関数を直

接最小化するのは効率的とはいえないので、代理

関数を求めその関数を最小化することに式 (20)の
最小化を行う。 
関数の近似によって求めた代理関数を式(21)に

示す。 
 
   constaxxG +−≈ 2||||

2
1)(

rrr  

 
ここで          である。このよう

に ART の解を昇順と降順を交互に繰り返し解の反

復を行うことは 式(18) の最小化解を求めること

であるので、 式(21) を減少するように更新するこ

と示しており、最終的には ART 法の解の収束性を

証明している。 
上記のことをまとめ、今回の手法で最小化する

評価関数を式(22)で示す。 
 
    ]||)(||||||

2
1min[

1

2
lk xax

rrr
ϕβ+−  

 
3.3 反復アルゴリズム 

今回提案する再構成アルゴリズム以下にまとめ

られる。なお、 式(22)の関数を最適化する手法は

最急降下法を用いた。 
(STEP 1) xrの初期値 )0(x を決めて、k=0 とする。 
 
(STEP 2)           を計算する。 
 
(STEP 3)     )(

0
k

k e γββ −=  
 
(STEP4) 式(23)に最急降下法の L 反復を適用 

する。 

)( ),(),()1,( lklklk xfxx ∇−=+ αrr
 

}||)(||{)(
1lk xaxxf

rrrr
ϕβ ∇+−=∇ とする。 

 

(STEP 5) ),()1( Lkk xx
rr

=+  ｋ=k+1 とし (STEP 1) 
に戻る。 

 
パラメータα は最急降下法の解の更新のステップ

サイズ､ 0β は TV の重み付けを決めるパラメータ、

γ は β の下げ方を決めるパラメータである。 
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3.4 シミュレーション実験 
本研究で提案した CT 再構成アルゴリズムの有

用性を示すために､計算機シミュレーションを行

った。今回対象としたのは、静止した心臓の数値

ファントムを提案手法を用いて再構成を行った。

画像サイズは 256×256、投影データ数は 30 方向と

した。投影データにはノイズがない理想的な状況

を仮定して､実験を行った。今回は比較の対象とし

て､ART 法で画像再構成を行った。提案手法の最急

降下法の反復回数 30 回、そして解の更新の反復回

数を 7 回とした。また、パラメータの値は評価関

数の値がなるべく早く減少するように経験的に求

めた。パラメータはα=0.1、β=0.049、としβを固

定してシミュレーションを行った。図 4 にその結

果を示す。 
図 4 から確認できるように､投影データの方向数

が少ないと､ART 法では画像全体がボケており画

像の細部まで再構成を行えていない。一方､今回提

案した手法では、ART 法のようの画像全体のボケ

が出ておらずより正確に再構成が行われているの

が分かる。しかし､提案手法は、細部の再構成とな

ると画像がボケてしまっている。これは TV の影響

で細かい部分が消滅しまったと考えられる。 
 

 
 
 
 
 

3.5 まとめと今後の課題 
今回は､少数方向投影データを用いた代数的画

像再構成の手法として､TV を最適化しかつ 
xAy rr

= を満たすような画像再構成法を提案し、数

値ファントムでシミュレーションを行い、その効

果を確認した。今後は、今回提案したアルゴリズ

ムを元に動物体のイメージングが行えるような再

構成アルゴリズムについて検討する。 
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図４  phantom 画像 (左) ART 法 (中央) 提案手法(右) を用いて

再構成したときの結果の比較 
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（１３）マンモ用 PET 装置の開発 
 

大井淳一 
島津製作所・基盤技術研究所 

 
 

1. はじめに 
マンモ用 PET 装置の開発スタートから約 3 年半

が経ち、座位型(C 型)および伏臥位型(O 型)のプロ

トタイプ機が京都大学附属病院に設置された。本

稿では臨床研究に先立ち、NEMA 規格を参考に装置

の性能評価を行った結果[1]を紹介すると共に得ら

れた各種ファントム画像および小動物の画像を紹

介する。評価の結果、ほぼ当初目標としていた性

能が得られたことから臨床研究に十分応えること

が可能と判断し、2009 年 11 月より臨床研究が始ま

った。 

 
2. 装置外観と検査姿勢 

本装置の目的は全身用 PET(/CT)装置では発見し

難い直径 10mm 以下のごく小さな乳がんを短時間で

描出することである。そのため装置は高分解能な 4

層DOI検出器[2]を乳房の周囲になるべく近接させ、

検査時に楽な姿勢が保て、かつ呼吸など体動の影

響を受けない設計とし、さらに狭い検査室でも置

けるよう極力小型化した[3] [4]。 

図１は撮像漏れがないよう撮像範囲を腋下まで

拡げるために検出器リングから一部の検出器を抜

いた C 型装置、図２は MRI 画像との対比および装

置の性能確認のために試作した O 型装置の外観図

である。その検査時の姿勢は C 型ではマッサージ

チェアを参考に前傾姿勢で、O 型では MRI のマン

モ用コイルを使用した検査と同じうつ伏せ姿勢で

ある。従って両装置とも X 線マンモグラフィーの

ように乳房を挟む構造ではないため、撮像される

乳房の形状は自然状態に近く苦痛も伴わない。 
 
 

 
 

図１ C 型装置と検査姿勢 
 

 
図２ O 型装置と検査姿勢 

 
3. 性能評価 
感度 
 本装置は被写体からの散乱線を除去すると同時

に結晶内散乱で数え落としていたカウントを有効

利用できる DEEW 法 (DOI-Dependent Extended 
Energy Window Method) [5]を採用した。 
図 3 に 4 層シンチレータの各層のエネルギース

ペクトルとそのウィンドーを示す。γ線入射面側 2
層(4.5mm×2)を 511keV ピークに対して±20％、後

方 2 層(4.5mm×2)を－80％～＋20％のエネルギー

ウィンドに設定することで、従来の±20％単一エ

ネルギーウィンドに比べ約 1.5 倍の感度向上が図

られ、C 型で 6.9％，O 型で 16.3％の感度が得られ

た。 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

図３ エネルギースペクトルと DEEW 法 
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分解能 
 図４，図５は、C 型，O 型装置において、内径

1mm のガラス管に長さ 1mm で封入した 18FDG を

中心から有効視野まで移動して得られた空間分解

能の測定結果である。C 型で中心から検出器のない

方向に向かい 60mm を超えた辺りから接線方向の

み徐々に分解能が劣化するものの、どちらも視野

内全域に渡って約 1mm の空間分解能が得られた。 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

図４ C 型装置の空間分解能 
 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

 
 
図５ O 型装置の空間分解能 

 
画質 
 図６は C 型，O 型装置において、18FDG 水溶液(1.0
μCi/cc)を満たしたガラス容器(600cc 用ビーカー：

内径 86.5mm)に、ラインソースとして線源強度比 4
倍(4.0μCi/cc)の同水溶液を内径φ11mm，6mm，

5mm，4mm，3mm，2mm，1mm の 7 本のチューブ

に詰め、直径 40mm の円周上に均等配置し 10 分収

集で得られた吸収・散乱補正のかかっていない再

構成画像であり、また図７は描出されたホット部

の中心を結ぶプロファイルである。 
C 型ではデータ欠損の影響から多少アーチファ

クトは残るがバックグランド比４でφ3mm までの

ラインソースが明瞭に描出され、一方 O 型ではφ

2mm も僅かに確認できるように均一性の高い高感

度かつ高分解能な画像が得られた。また、プロフ

ァイルから O 型はφ4mm まで線源強度コントラス

トが一定に保たれるのに対し、C 型はやや過小評価

の傾向が見られた。 
 

  
C 型                   O 型 
図６ ７ラインソース画像 
 

    図７ ７ラインソースプロファイル 
 
ファントム画像 
 図８は動物用 PET 装置の評価に使用される mini 
DERENZO ファントム (穴径φ4.8mm，4.0mm，

3.2mm，2.4mm，1.6mm，1.2mm)に 6.5μCi/cc の
18FDG 水溶液を封入し 10 分収集で得られた C 型，

O 型装置の画像である。C 型で部分的にデータ欠損

の影響が見られるもののφ2.4mm のホットロッド

が、O 型でφ1.6mm が分離可能であった。 

 
C 型                    O 型 

図８  mini DERENZO 画像 
 
 現在市販されている PET 装置評価用ファントム

は全身用(頭部用)または動物用であり、マンモ用と

して適当な大きさや形状のファントムが存在しな

い。そこで図９に示すような乳房を模擬した 2mm
厚のポリカーボネート製円錐状ファントムを試作

し評価を行った。容器内に 0.25μCi/cc 18FDG 水溶

液を満たし、線源強度比 4 倍(1.0μCi/cc )の同水溶

液を内径φ6mm，5mm，4mm，3mm，2mm の 5 本

のチューブ内にそれぞれ長さ 6mm，5mm，4mm，

3mm，2mm だけ 10mm 離して 2 ヶ所に詰め、直径
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60mm の円周上に均等配置(φ2mm のみ視野中心)
し 10 分収集で吸収・散乱補正のかかっていないポ

イントソースの再構成画像を得た。 
 C 型、O 型ともバックグランド比 4 でφ4×4mm
までのホットスポットが描出され、O 型ではφ3×
3mm も僅かながら視認できる。 

 
図９  マンモファントム形状 

  

    
        φ6×6mm（170mm3） 
 

    
        φ5×5mm（98mm3） 
 

    
        φ4×4mm（50mm3） 
 

    
φ3×3mm（21mm3） 

           C 型         O 型 
 

図１０  マンモファントム画像 
 

小動物画像 
 図１１は 18FDG を 600μCi 投与した担がんマウ

スの MIP 画像、図１２は Na18F を 500μCi 投与し

た 4 週齢、体長 140mm の正常ラットの MIP 画像で

ある。どちらも収集時間は 20 分である。 

  
 
図１１マウス FDG 画像 図１２ラット NaF 画像 
 
4. まとめ 

C 型、O 型とも有効視野内で目標とする約 1mm
の空間分解能が得られ、またバックグランド比 4
で 4mm 以上の腫瘍であれば 10 分収集で十分描出

可能と判断した。ただし、C 型装置では多少データ

欠損の影響が残るため最適な画像再構成処理手法

を検討中である。 
京大病院では既に 09 年 11 月より臨床研究がス

タートし、PET/CT の検査を終えた乳がんの疑いの

ある患者さんにマンモ PET 装置での撮像協力をお

願いし、得られた画像データから装置仕様の検討、

および PET/CT や MRI など他のモダリティの画像

との比較から詳細な解析が進められている。 
 
本研究は NEDO（独立行政法人 新エネルギー・

産業技術総合開発機構）助成事業プロジェクト「悪

性腫瘍等治療支援分子イメージング機器の開発」

の一部として実施している。 
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図１．プロトタイプ PEM 装置全体図 

図２．右）結晶ブロック、左）PSPMT, ゲイン調整ボー

ド、1x3 SUM 基板からなる１ブロック 

（１４）乳がん診断用 PEM 装置の開発 
 

鎌田 圭 1)、三宅 正泰 2)、熊谷 和明 2)、山本 誠一 3)、馬場 護 2)、伊藤 正敏 2) 

佐藤 浩樹 1)、遠藤 貴範 1)、堤 浩輔 1)、薄 善行 1)、 
1)古河機械金属株式会社・素材総合研究所 
2)東北大学・サイクロトロン RI センター 

3)神戸市立工業高等専門学校・電気工学科 
 
 
 
1. はじめに 

近年、乳癌が女性の癌での死因の第１位になり、

子育て中の家庭では家族崩壊につながることも多

く、早期発見のための検診の重要性が増している。

現在の乳癌の検診は、視触診・超音波・マンモグ

ラフィーによる「しこり」と「微小な石灰化」の

発見に注力しているが、日本人の体格の向上によ

り癌の正診率が低いの問題となっている。そこで、

我々は、Pr:LuAG シンチレータを使用したＰＥＴ

（positron Emission Tomography）方式の乳癌専

用 装 置 で あ る PEM （ Positron Emission 

Mammography）の開発を行っている。 

本開発では、東北大学多元研で発見され、酸化

物シンチレータの中で最高のエネルギー分解能と

短い蛍光寿命を特徴とする(1-3)、Pr:LuAG 単結晶を

シンチレータとして採用している。我々は 2008 年

度末までに、JST 地域研究開発資源活用促進プログ

ラムの助成のもと、東北大サイクロトロン RIセンタ

ー（CYRIC）、神戸高専、東北大多元研らと共同開発

を行い、対向する平板型検出デバイスを用いた乳房

の近接撮像を行うことで高い空間分解能と短い診

断時間を可能とするプロトタイプ PEM 装置を開発

した。 

2009年には、NEDO大学発事業創出実用化研究開発

事業「極初期乳癌・リンパ節癌診断を拓く次世代高

解像度 PEM 装置の開発」が採択されるに至り、3 年

以内の実用化を目指す研究として、2009 年 4 月より

開発事業がスタートした。当該事業では、JST プロ

ジェクトでの PEM 装置開発技術をベースに、研究開

発代表者を務める神戸高専山本教授の監修のもと、

東北大学 CYRIC伊藤教授・馬場教授らの研究チーム

との共同研究により、検出器デバイス系、データ

収集・画像再構成、ガントリーの機能といった要

素技術を改良し、加えて、診断用画像表示ソ

フトウェアや医療用ソフトウェアといった周

辺技術開発、さらにはユーザーフレンドリー

な全体仕様設計を行う。これらの各技術の統

合により、1mm の空間分解能を備えるとともに、

短い診断時間を達成し、実際の診断現場に適した

PEM装置を開発し、事業化へと繋げるものである。 

 

2. PEM 装置の構成に関して 
プロトタイプ PEM 装置を図 1 に示す。PEM の基

本構造としては、 
1)マンモグラフィーとの対応を考えて平板対向型

検出器とし、乳房を挟んで同時計数を行う（乳

房モード） 
2)乳房モードでも検出器を回転させ、撮像の方向を

変えることができるようにする、 
3)乳房モードに加えて、リンパ節への転移を発見す

るために肩と乳房を挟んで撮像するリンパモー

ドも可能とする。 
を基本としている。 

2-1 検出器部 
検出器の大きさとしては、日本人女性の体格調

査とハードウエアの条件から、15x20 cm とし、52 x 
52mm 角の検出器ユニットを並べて構成し、3 ユニ

ットを１ブロック（同時計数の単位）としている。

１ブロックを構成する 3 つの PSPMT（H8500）か

らの信号は 1x３SUM 基板によりまとめられ、ADC
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図 5．線ファントム（左）に対する PEM 画像 (右) 

 
図３．点線源を 10cm ステップで移動した画像 

 
図 4．点線源に対する解像度 

に 出 力 さ れ る 。 １ ブ ロ ッ ク の 検 出 器 は

2.1x2.1x15mm3の結晶を 20x64 個格子状に並べた結

晶ブロックが３つの PSPMT 上に配置され、ブロッ

ク４個で片面の検出器を構成している。 
2-2 電子回路とデータ収集系 

PSPMT からの信号を処理して、発光の位置、波

高、時間に関する情報を出力するアナログ回路と、

それらをコンピュータに伝送するデジタル回路に

は、神戸高専とエスペックテクノ社の共同開発に

よるものをベースとし、これを拡張し Pr：LuAG 用

にチューニングを施した。 
2-3 画像再構成 

既存の PET 用画像再構成ソフトウェアは主にリ

ング型 PET を想定しているため、そのままでは本

PEM 装置で用いる平面型 PEM に適用できない。

本研究においては、専用の画像再構成ソフトウェ

アを独自に構築することより、従来の PET 用ソフ

トウェアが持つ制約にとらわれることなく、より

高速かつ高画質な画像再構成の実現を目指してい

る。具体的には、解像度 1 mm の画像を検査時間内

に、あるいはデータ収集と平行してリアルタイム

での作成が目標である。目標達成のために以下の 3
点を考慮し、平面型 PEM における画像再構成法の

高速化を検討している。 
1)ボクセルと結晶対との位置関係の対称性を利用

し、画質を損なうことなく計算量を減らす。 
2)反復的再構成で多段階最適化の手法をとる。 
3)OS-EM 法により高速化する。 
 
3. ファントムを用いた撮影 
プロトタイプ PEM 装置の性能を、線源及び PET で

用いられる 18Fの水溶液を詰めたファントムの画像

を撮影し検証した。実験は全て、東北大学 CYRIC
において行い、18F は CYRIC の小型サイクロトロ

ン HM12 で製造されたものである。 
 
3-1 点線源を用いた撮影 
検出器の中央付近に 22Na 点線源(1mm 直径)を置

いて撮影を行った。点線源の場所を 10cm ステップ

で移動し、複数の箇所で撮影を行った。図 3 のよ

うにほぼ等間隔に並び、位置再現性のひずみは十

分小さいことがわかった。 
図 4 には、点線源データの分解能を示す。生のデ

ータ(左)では解像度が半値幅で 2mm であるが、結

晶内でのγ線の散乱の影響を考慮すると右図のよ

うに 1.1mm という原理的な限界の値が得られてい

る。性能を発揮するには散乱等の影響をきちんと

評価する必要があることが分かる。 
3-2 線ファントムを用いた撮影 
テフロンチューブに 18Fを含んだ水溶液を満たしプ

ロトタイプ PEM 装置を用いて撮影を行った。チュ

ーブの内径が 1mm, 肉厚が 1mm で、上の二本は密

着状態にある。これらの近接した２本のチューブ

が分離されており、分解能は 2mm 以下であること

がわかる。 

4. 結論 
平板対向型検出器を採用したプロトタイプ PEM

装置を開発し、線ファントムによる撮影を行った。

その結果、分解能は 2mm 以下であることが確認さ

れ、画像再構成に要する時間は 1 分程度であった。

現在、プロトタイプ PEM 装置をもとに、更なる性

能向上、医療機器仕様の充実を図った PEM 装置

ver.1 の開発を行っている。本年度末頃に予定して

いる臨床試験により、本装置の有効性を実証して

行きたい。 
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（１５）PET/MRI、PET-Hat 等の開発 
 

山本誠一 
神戸高専 

 
 

 
1. はじめに 

PET と MRI を組み合わせた PET/MRI 装置は、１）

X 線 CT に比べ軟部組織に対するコントラストが高

い、２）X線による被曝が無い、３）PET と MRI を

時間遅れなく全く同時に撮像できるなど多くの利

点が考えられる。これまでに MRI 中で測定可能な

PET を開発してきたが、最近小型 PET 装置と小型

MRI を一体化した新しい PET/MRI 装置、integrated 

PET/MRI (IPET/MRI)を開発したので報告する。 

また繊細は聴覚刺激に対する機能測定を主な目

的として、PET 測定を座位で行うことが可能な上、

被検者の動きに従い PET の検出器リングも移動す

る機構を有することでリラックスした状態で測定

可能な頭部用 PET 装置、PET-Hat の開発も行ったの

で概要を報告する。 

さらに最近開発された高利得半導体光センサー

であるシリコンフォトマル(SiPM)を用いた PET 装

置用検出器の初期データも紹介する。 
 

2. iPET/MRI の開発 
図 1 に開発した PET/MRI 一体型装置のブロック

図を示す。開発した PET/MRI 装置は、永久磁石式

MRI のヨーク部の後ろ側の磁場が低いことを利用

して、その部分に PET 用位置有感型光電子増倍管

（PSPMT）を配置し、MRI の撮像視野内に配置した

PET用シンチレータの発光を光ファイバーで PSPMT

に導く構成とした[1]。 

 
図１ iPET/MRI の概念図 

 
この光ファイバー型PET検出器と0.3T 永久磁石

型 MRI 装置を組み合わせ、PET/MRI 一体型装置を構

成した。図２に開発した PET/MRI 装置の動物実験

中の写真を示す。開発した PET/MRI 一体型装置は

開放型であり撮像視野までの距離が近く使いやす

い。永久磁石式の MRI の RF コイルに後方から PET

用検出器リングが挿入されている。 

 

 
図 2 PET/MRI 装置を用いた動物実験中の装置の

写真 

 

 PET/MRI装置のPET装置部の空間分解能は中心付

近で 2.9mmFWHM 程度である。空間分解能は中心か

ら離れると多少劣化するが、検出器が LGSO の Ce

濃度の異なるものを深さ方向に積層し、深さ方向

の情報(Depth of interaction: DOI)を得ることを

可能としているので、空間分解能は改善する。体

軸方向空間分解能は中心付近で 2.5mmFWHM 程度、

感度は体軸方向視野中心で 1.4%程度であった。 

PET と MRI の相互作用を評価したところ、PET の

撮像が MRI に及ぼす影響、MRI 撮像が PET に及ぼす

影響ともに観察されなかった。 

 

  
図３ 同時測定で得られたラットの MRI 画像（上

段）、PET 画像（中段）、および融合画像（下段）：

ともに断層画像から作成したコロナル画像 
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同時測定を行った小動物の画像の一例を図３に

示す。MRI 画像では頭部の解剖学的構造を、PET
画像では骨に集積した F-18－NaF の分布を、融合

画像ではそれらの位置の一致を観察することがで

きる。開発した PET/MRI 一体型装置は優れた物理

的性能を有する上に開放型で使いやすく、小動物

の測定において有効である。開発した装置を用い

ることで、これまでの分子イメージング機器では

得ることが困難であった多くの興味深い情報を得

ることが可能になるものと期待される。 
 
3. PET-Hat の開発 

PET-Hat は被検者の動きに合わせて PET 装置自

身も自由に動くことで拘束感の少ない測定を可能

にするために PET 装置の検出器リングを 2 重のカ

ウンターバランス方式にし、ある程度自由に被検

者が動くことが可能な状態で PET 測定ができるよ

うに設計した（図 4）[2]。 

 
図４ PET-Hat 装置の概念図 

 

 
図５ 開発した PET-Hat 装置 

 
PET-Hat の写真を図５に示す。座位での測定が可

能となり、リラックスした状態で測定できる。装

置を装着した状態で被検者が動くことも可能であ

る。また装置の計測、制御をノート型パーソナル

コンピュータで可能とし、被検者自身が測定制御

を行うこともできる。装置の音響的騒音は 40dB 程

度に抑え、市販の PET 装置と比較して 20dB 程度低

くすることができた。聴覚刺激に対して効果的で

あることが期待される 
 

4. SiPM－PET 装置用検出器 
Si-PM の検出部サイズが現状 2-3mm 程度と小さ

いため、これを用いた PET 装置も検出器リング径

が小さく、高分解能な装置となることが予想され、

深さ方向検出器（DOI）の効果が顕著であると考え

られる。そこで波形解析を用いた DOI 検出器が

Si-PM を用いて可能かどうかの検討を行った。 
浜松ホトニクス製 Si-PM (MPPC:S10362-33 

-025C）に 1.5 mol%Ce 濃度の GSO(decay time of 
35ns, size 1.9mm x 1.9mm x 4mm)と 0.5 mol%Ce 濃

度の GSO(~50ns, size 1.9mm x 1.9mm x 5mm)を深

さ方向に積層したものを光学結合した[3]。2 積分

法で波形解析[4]を行ったところ2種の発光減衰時

間の違いで生じる２つのピークを明確に得るこ

とができた(図６)。この結果より、Si-PM により、

波形解析による DOI 検出器は可能であることが

明らかになった。 

 
図６ 2 種の GSO を用いた波形解析スペクトル 

 
  

5. 結論 
種々の PET 装置等を開発しているが、計測機器

であるからには動物実験あるいはヒトの測定など

に十分に使われる必要がある。またそうでなけれ

ば有効性が十分に確認できない。さらに開発した

装置が商品化に繋がれば開発プロジェクトの価値

を証明することになるとも考えられる。このよう

なことを念頭に置きながら今後の開発に関するア

イデアを選択していきたいと考える。 
 

参考文献 
[1] S. Yamamoto et al.: SNM annual meeting, 

Toronto , 2009 
[2] S. Yamamoto et al.: SNM annual meeting, 

Toronto , 2009 
[3] S. Yamamoto, H. Ishibashi. IEEE Trans. Nucl. 

Sci., vol. 45, no.3, pp. 1078-1082, 1998 
[4] S. Yamamoto. Nucl. Instrum. Meth., A Vol.587, 

pp. 319-323, 2008 
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（１６）Si-PM アレーを用いた高分解能 DOI-PET 装置用検出器の開発 
 

山本誠一 
神戸高専 

 
 

  
1. はじめに 

ガイガーモードアバランシェフォトダイオード

はシリコンフォトマル（Si-PM）とも呼ばれ、将来

有望な PET 用光検出器として注目されている。特

に Si-PM は磁場の影響を受けにくい上に、利得が

光電子増倍管（PMT）と同程度に大きく、また厚

みがPMTに比べ小さい利点を有するためMRI中で

使用可能な PET 装置用光検出器として期待され、

多くのグループが PET 用検出器の開発を進めてい

る[1-4]。 
今回、4x4 に配列した Si-PM アレーの PET 用検

出器としての基本的な特性を測定した。また発光

減衰時間の異なる 2 種類の LGSO を深さ方向に積

層した構造の、Si-PM アレーを用いた深さ方向

(Depth-of-interaction: DOI)検出可能な PET 用検出

器を開発したので報告する。 
 
2. 方法 
（１）Si-PM アレー 
使用した Si-PM アレーは浜松ホトニクス社製, 

MPPC、S11065-025P で、ピクセルサイズが 3mm x 
3mm、4x4 のマトリクスに配置した構成をしている。

プリント基板に装着した浜松ホトニクス社製 , 
MPPC、S11065-025P の写真を図１に示す。 

 

 
図１ 浜松ホトニクス社製, MPPC、S11065-025P
の写真 
 
（２）GSO ブロック検出器を用いた Si-PM アレー

の基本性能の測定 
 Si-PM アレーの PET 用検出器としての基本的な

特性として Si-PM アレーの利得分布、エネルギー

分解能、利得の温度依存性の測定を行った。1.9mm 

x 1.9mm x 9mm の GSO（Ce 濃度 0.5mol%）を 4x4
のマトリクスに配置し、Si-PM アレーの各ピクセル

の中心にシリコンゴムで光学結合した。Cs-137 か

らのガンマ線（661keV）に対するエネルギー応答、

エネルギー分解能、及びエネルギー応答の温度依

存性を測定した。 
 
（３）LGSO-DOI ブロック検出器の開発 
 Si-PM を用いた波形解析方式の DOI-検出器を開

発するために 2 種類の LGSO （Ce 濃度：0.025 
mol%：decay time:~31ns、サイズ：0.9mm x 1.4mm x 
5mm と Ce 濃度：0.75 mol%：decay time: ~46ns、サ

イズ：0.9mm x 1.4mm x 6mm：共に日立化成社製) 
を深さ方向に積層し 11 x 9 のマトリクスに配置

した。反射材には 0.1mm 厚さの BaSO4（古河機械

金属社による塗布）を用いた。 
この LGSO ブロックを Si-PM アレーの中心部分に

1mm 厚のアクリル製ライトガイドを介して光学結

合し、2 次元マップによる空間分解能、エネルギー

分解能、及び波形解析の評価を行った。ガンマ線

源には Cs-137（661keV）を用いた。波形解析には

２種類の積分時間の比(120ns と 320ns)を計算する

ことにより評価した。なお温度特性評価を除くす

べての測定は室温（~20℃）で行った。 
 

 
図２ LGSO-DOI ブロック検出器の写真 

 
3. 結果と考察 
（１） GSO ブロック検出器を用いた Si-PMアレ

ーの基本性能評価 
 GSOブロック検出器を用いて測定した 16チャン

ネルの661keVガンマ線に対する波高分布を図３に

示す。すべてのチャンネルに対して光電ピークが
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明確に観察された。ピークチャンネルのバラツキ

は±17%であった。またエネルギー分解能は平均で

18%FWHM であった。 

 
図３ GSOブロック検出器による 16チャンネルの

波高分布 
 

（２） LGSO-DOI ブロック検出器の評価 
１）2 次元マップによる空間分解能の評価 
測定した LGSO ブロック検出器の 2 次元マップ

を図４に示す。11 x 9 に配置した LGSO を明確に分

解することができた。この結果から Si-PM を用い

た、1mm 以下のシンチレータを用いた PET 装置の

開発が可能であることが明らかになった。 

 
図４ LGSO ブロック検出器の 2 次元マップ 

 
２）エネルギー分解能 

図４の 2 次元マップの１つのスポット（1 個の 2
層 LGSO クリスタルに相当）に対する波高分布を

図５に示す。LGSO クリスタルが 2 層の DOI 構成

であり、1 方向のサイズが 1mm 以下であるにもか

かわらず、１つの光電ピークが観察された。これ

は 2 種の LGSO の発光が揃っていることに加えて

使用した BaSO4 の反射材の性能が優れているため

と考えられる。エネルギー分解能は 19%FWHM で

あった。 

 
図５ LGSO ブロック検出器の波高分布 

 
３）波形解析 
 2 次元マップの１つのスポットに対する波形分

布を図６に示す。波形分布は 2 種の発光減衰時間

の違う LGSO に対応する２つのピークが明確に観

察された。２つのピークの高さ (peak)に対する谷

の高さ（valley）の比(P/V 比)は 2.2 であった。この

結果から 2 種の LGSO を用いた DOI 検出が可能で

あることが明らかになった。 

 
図６ LGSO ブロック検出器の波形分布 
 
4. 結論 

Si-PM と 2 種の LGSO を用いた、高分解能 PET
装置用 2 層 DOI ブロック検出器を開発することが

できた。この検出器を用いることにより、高分解

能 PET/MRI一体型装置や被検者装着型 PET装置が

実現可能になるものと考えられる。 
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