
 

目次 

 

ページ 

まえがき       村山秀雄    2 

研究班名簿           8 

第 1部 次世代 PET 装置開発研究の進捗状況                                        

(1) 次世代 PET 装置に関連する研究動向    村山秀雄   10 

(2)  PET 装置シミュレータを応用した感度補正方法の検討  北村圭司、他  20 

(3) PET 用シンチレータ     清水成宜、他  25 

(4-1) jPET-D4 用 DOI 検出器開発     折田齊倫 、他  31 

(4-2) 小動物 PET 用 4 層 DOI 検出器    津田倫明、他  38 

(4-3) 256ch FP-PMT の性能評価     稲玉直子、他  42 

(5) 検出器シミュレーション     羽石秀昭、他  46 

(6) 検出器素子校正      吉田英治   51 

(7) 術中コインシデンスイメージング検出器の開発  山本誠一   56 

(8)  検出器信号処理回路     渡辺光男   58 

(9) フロントエンドエンコーダ ASIC の開発   高橋浩之、他  62 

(10) 同時計数回路      清水啓司   68 

(11) jPET-D4 の画質評価     小尾高史 、他  72 

(12) 統計的 DOI-PET 画像再構成     山谷泰賀 、他  77  

(13-1) Monte Carlo シミュレーション技術   長谷川智之  83 

(13-2) 体動計測・補正      長谷川智之、他  87 

(13-3) 先駆的・独創的テーマ     長谷川智之  90 

 

第２部 PET に関わる核医学研究者の意見 

[1] 臨床 PET の潮流      米倉義晴   96 

[2] インビボ放射薬剤開発と PET    原田平輝志  93 

[3] 最新の PET 装置の動向     石津浩一  100 

[4] 新しい PET 装置に望むこと：臨床神経科学研究の立場から 石井賢二  106 

[5] PET によるヒト脳機能研究     尾内康臣  111 

[6] PET と腫瘍      井上登美夫 114 

[7] PET 装置の性能評価―NEMA NU2-2001 の概要―  織田圭一  118 

[8] PET と MRI の接点     小畠隆行  122 

 

研究発表リスト         125 
 
 

 1 



まえがき 
 

放射線医学総合研究所は文部科学省所属の国立試験研究所から独立行政法人へと生まれ変わり、３

年が経過しようとしている。放医研は今後 10 年を見据えた３つの基本的な目標を掲げているが、そ

の１つは、患者の身体的負担の少ない放射線診療の実現である。この基本的目標の下に、平成 13 年

度 4月に策定された放医研の５カ年中期計画では、高度画像診断装置開発研究が重点研究課題と認め

られ、次世代ＰＥＴ装置開発研究がその一翼を担うことになった。平成 13 年度から 17 年度までの中

期計画における次世代ＰＥＴ装置開発研究の達成目標は、解像度 3mm 程度、感度 100kcps/MBq 及び高

計数率 10Mcps の性能をもつ、頭部専用次世代ＰＥＴ装置の試験機を平成 16 年度に完成させることで

あり、これは、従来の装置と比べて解像度を 1.5 倍、感度を 3 倍に向上することに相当する。17 年

度には人を対象とした試験を実施する。このプロジェクトは、産官学にまたがる所外の研究者・技術

者が密接な協力体制を整えた上で、放医研の研究資源と環境を活用しながら実行されている。 

平成 12 年度までに我々は、装置の物理性能を推定するための計算機シミュレータを開発し、その

装置パラメータによる性能評価を行い、人体頭部用に関して PET 装置の概念設計をはぼ完了させてい

た。さらに、装置の最重要要素技術である３次元放射線位置検出器に関して、全く新しい着想に基づ

く検出器を提案し、その試作を行うことにより実験室段階では新規手法が有効であることを実証して

いた。一方、同時計数法に基づく PET 本来の潜在能力を充分引き出すには、検出器のみならず信号処

理やデータ格納法、画像再構成等のデータ処理に至るまでの装置に関わる要素技術をすべて見直して、

それぞれに新しい技術を開発する必要のあることを明らかにした。 

平成 13 年度および 14 年度においても、着実に各要素技術ごとの研究成果を生み出している。平成

15 年 1 月 17 日に放医研は Press 発表を行い、毎日新聞、朝日新聞等６紙によりその研究業績が報道

された。また、新規検出器の長所を活かした画像再構成についても新しい手法を提案し、イメージン

グ・シミュレーションのためのソフトウエア・ツールを開発するなど、他の要素技術の進展も著しい。

これらの研究成果により、我々の研究グループは平成 14 年 11 月 20 日に 2002 年度武田研究奨励賞の

優秀研究賞を「非侵襲的な脳機能画像化技術」のセッションで受賞した。平成 13 年度および 14 年度

の研究成果を以下に示す。 

１）2.9mmx2.9mmx7.5mm の大きさの GSO(Ce) 結晶素子を３次元配列し、それらの間に 0.065mm 厚

の多層重合体反射フィルムを挿入することで、優れた位置弁別特性の得られることを実証した。

さらに、新規材料である多層重合体反射フィルムを精度良く折り曲げるために、レーザーを用

いた最適加工条件を見いだした。一方、GSO(Ce) 結晶に Mg,Ta,Zr などの元素を微量添加する

ことにより、600ns 減衰時定数成分を 20%から 10% に減じるだけでなく、発光量の改善が見込

めることを明らかにした。 

２）52mm 角 256 チャンネルの大面積ラットパネル光電子増倍管を試作して、26mm 角 16 チャンネ

ル光電子増倍管の量子効率 87%を実現することができた。さらに、256 チャンネルの光電子増

倍管から出力信号を得る簡便な方法として、最初の段階では、抵抗分割型 16 出力回路を試作

し位置弁別演算が可能であることを実証した。 

３）２種類の GSO 結晶を３次元的に組み合わせる条件が膨大となることから、検出器ユニット・

シミュレータを開発し、計算機シミュレーションによる最適条件の探索を効率的に行った。ド

ープする Ce 濃度が異なる２種類の GSO 結晶は、それぞれが 40ns 及び 60ns のシンチレーショ
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ン減衰時定数であることから、波形弁別情報を加えることで４段の結晶配列が余裕を持って実

現できることを実証した。 

４）高計数率特性を達成できる同時計数回路（タイムスタンプ方式）のシミュレータを試作し、

模擬信号の発生により次世代ＰＥＴ用のリストモードデータ処理シミュレーションを行い、性

能特性を測定した結果、従来より 10 倍性能が高い 10Mcps の達成が可能であることを明らかに

した。すなわち、６段程度の並列化を行えば１ノード当たり 10MB/s 程度のデータ転送が実現

できることを確認した。同時に、FPGA 化、ASIC 化に対処できるハード構成の設計を完了した

ので、実用的な同時計数回路を次年度に製造できる見込みである。 

５）大面積フラットパネル光電子増倍管の出力信号処理では、検出器ブロック群の集積化と検出

器径が計数率特性を左右する因子となる。その影響を計算機シミュレーションで評価した結果、

次世代ＰＥＴ装置は従来型装置に比べて予想計数率特性が５倍程度優れていることを確認し

た。一方、立体計測により増加する視野外放射能の影響を軽減するために、セプタの効果をシ

ミュレーションにより分析した。 

 

 次に、平成 15 年 3 月に策定した平成 15 年度研究計画を以下に示す。 

１）検出器ユニットの量産化 

・結晶素子量産化技術の確立および大量（GSO 結晶ｲﾝｺﾞｯﾄ当たり 7928 個）の結晶素子の蛍光

減衰時定数を 10%の精度で選別する技術を確立する。 

・1024 個の GSO 結晶素子配列技術を確立する（３次元配列）。 

・深さ位置情報検出器の試作と特性試験を行う。 

・結晶素子を４段に光学接着する技術を考案する。 

２）フロントエンド回路の試作・検査 

・256 チャネル・フラットパネル光電子増倍管出力信号処理用の ASIC(Application Specific 

Integrated Circuit) 回路の試作と特性試験を行う。 

３）同時計数回路の製作・検査 

・検出器からのシリアルデータ解析のための同時計数回路の製作及び特性試験を行う。 

４）筐体（ガントリー）の設計と製作 

・装置シミュレータの高度化及び、装置パラメータの最適化を行う。 

・頭部用 PET 装置のための筐体の設計と製作を行う。 

 上記計画の現在の時点における進捗状況を以下に示す。 

１）GSO:Ce 結晶製造においてφ105mm×290mm の大型単結晶の育成に成功し量産を開始できる見

通しを得た。蛍光出力の均一性が良好で、エネルギー分解能は結晶全体にわたって 10%以下で

あった。この理由としては、LSO などと異なり、GSO の発光源が一つのサイトの Ce3+であるこ

と、Ce の偏析係数が約 0.7 と 1 に近いことなどが考えられる（特許出願番号 2003-27893）。

さらに、結晶素子の蛍光減衰時定数を 10%の精度で選別する技術を確立した。 

２）大面積光電子増倍管（52mm 角 256 チャンネル）の量産化に成功したのみでなく、256ch FP-PMT

に光学結合する 16×16×4 結晶素子すべてを光学的に接続して１つの検出器ブロックとした

新たな工夫の結果、結晶の判別能力がかなり向上していることが実証された。また、すべてに

表面状態が鏡面の結晶を用いることにより、結晶素子全体においてより均一なエネルギー分布
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も得られるようになった。256ch FP-PMT を使用した４段 DOI 検出器に 16×16×4 個の結晶素

子を判別するために十分な性能をもたせることに成功した（特許出願番号 特願 

2003-67094）。 

３）次世代 PET 装置に使われる DOI 検出器素子は総数が 12 万個以上にもなるが、その感度校正

をする方法は従来まで開発されていなかった。従来の PET 用 2 次元検出器では結晶素子が存在

する領域がマップ上において規則的に等間隔で分布しているため、LUT の作成はマップデータ

の谷の部分を検索し、これらをつなぎ合わせることで領域を確定し位置弁別を行ってきたが、 

DOI 検出器は層ごとにマップへ反映されるパターンが異なり、これらの重ね合わせとして投影

される。分解能を優先させる場合、多重散乱成分は位置弁別については不確定領域なので取り

除く必要があるが、結晶領域も可能な限り広く取る方が好ましい。今回開発した新しい手法で

は、統計的クラスタリングで利用されるガウス混合モデル(MGM)を DOI 検出器がガンマ線の相

互作用した結晶の弁別に利用する。MGM によるクラスタリングを行うことによってガウス分布

に起因した領域を可能な限り利用して結晶弁別することができる。（特許出願番号 特願 

2003-200616）。 

４）検出器フロントエンド回路として、PS-PMT のアノード出力不均一性を補正できる回路を付加

した ASIC 回路を開発中であり、すでにテストチップが完成し性能評価の段階にある。後段の

検出器信号処理回路に関して、浜松ホトニクスで開発している PET システムにおいて、64ch 

Flat Panel PS-PMT を検出器とし、重心位置演算によるクリスタル弁別及びエネルギー弁別、

2 nsec 時間分解能タイムスタンプ方式によるタイミング出力等、本研究において開発を予定

している次世代 PET システムとほぼ同様の回路方式を使用したシステムにおいて、設計通りの

動作性能が得られることを確認した（特許出願番号 特願 2003-52652）。 

５）CMOS プロセスを使用して MOSFET による高速低雑音前置増幅器の出力波形情報を直接ディジ

タル化し、ディジタル信号処理において、同時計数や波高分析の可能なエレクトロニクスとし

て高速の AD 変換器を組み合わせ、フロントエンド信号処理を行うチップを開発している。高

速 ADC の利用により、従来調整の必要だった波形弁別などの処理回路についてもディジタル回

路として容易に実現することができる。試作チップは、8チャンネルの入力回路に対応してお

り、個々の入力チャンネルに APD を直接接続し、その信号を詳細に分析することが可能である。

チップの特性を評価したところ、AD 変換部は、50MHz のクロックで動作し、積分非直線性は

1.4LSB(Least Significant Bit)、微分非直線性は 0.7LSB であった（特許出願番号 特願 

2003-52652）。 

６）次世代 PET ではタイムスタンプ方式を用いた同時計数回路を採用する。昨年度試作した同時

計数回路は、一対の処理回路ではあるが拡張性を有し、基板枚数を増やすことで複数対に対応

できるよう設計したが、今年度はその基板を用いたフルシステムの検討を行っている。現状で

はＰＣへの転送速度が最大計数率を既定してしまうが、試作機の結果によると

Ultra-wide-SCSIのプロトコルを介した場合に単体での最大転送率は2.3Mcps相当が得られる

ことを確認した。 

７）代数的／統計的な DOI-PET 画像再構成の計算コストを削減するために、DOI-PET 装置の有す

る感度分布関数を近似する手法を提案し、再構成像の画質に及ぼす影響について調査を行った。

計算機シミュレーションを用いて、①感度分布を検出素子対間の方向に沿って一様かつその垂
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直方向に対しても一様な分布でモデル化する手法と、②検出素子対間の方向に沿った方向のみ

を一様とする手法を、正確に定義した感度分布関数を用いる手法と比較した結果、②の近似に

よる画質劣化は少ないことを示した。 

８）頭部用 PET 装置のための筐体（ベッドを含む）の設計と製作を行った。筐体は 120 個の検出

器ユニット及び信号処理回路用ラックを格納できるもので、視野外放射線の遮蔽が考慮されて

おり、ベッドに設置したファントムの３次元的な位置制御が可能である。既に筐体の発注を終

えており、本年度 3月に画像診断棟２階 SPECT 検査室の一部を改装して納入する予定である。 

さらに、上記項目以外に以下の特記事項があげられる。 

９）共同研究（リーディング・プロジェクトと協力する研究課題）：本共同研究は、平成 15 年度

リーディングプロジェクト PET 関連研究「光技術を融合した生体機能計測技術の研究開発」を、

放射線医学総合研究所の立場で側面から支援・協力する課題の１つとして位置づけられるもの

である。近年浜松ホトニクス株式会社で開発された 256 channel flat panel position 

sensitive photomultiplier tube (256ch FP-PMT)の上に、1.46mm×1.46mm×4.5mm のシンチ

レータを 32x32x4 層に配置する。３次元小型結晶配列は、次世代 PET 開発研究の中で放医研が

開発した技術を下に新たな光学的制御を工夫して試作を行った。GSO 結晶を FP-PMT 上に

16x16x4 層で配置し、137Cs 点線源を用いた一様照射実験を行い、各素子の応答が十分に分離

されることを示した。以上の結果から、同一結晶で２層の小動物 PET 用 DOI 検出器が実験室段

階では可能であることが実証された。 

１０）平成１５年度科学研究費補助金（基盤研究（Ａ）（１））：「高感度・高分解能・高速度

の頭部用次世代ＰＥＴ装置を実現する集約的研究」のテーマで平成 15 年度より３年間実施さ

れる予定であり、次世代ＰＥＴに関する各要素技術の基礎研究を推進することが目的である。

本年度は、新規に開発されたφ105mm×290mm の大型 GSO:Ce 単結晶の特性を評価した。蛍光出

力のバラツキは、φ105 結晶、φ90 結晶ともに標準偏差で 14%であり、φ105 大型単結晶にお

いても従来のφ90×210mm の単結晶と同様に蛍光出力の均一性に優れる。エネルギー分解能は

結晶全体にわたって 10%以下であり、その値、均一性ともに良好であった。また、DOI 検出器

を構成する反射材等、結晶ブロックの光学条件に関する研究を行い、シミュレーション結果と

良い一致を得た（特許出願番号 特願 2003-199808）。リストモード・データを臨床に活用

するため、動体補正に関する新しい提案を行った（特許出願番号 特願 2003-351783）。 

 

 平成 16 年 1 月 26 日には、放射線医学総合研究所において次世代 PET 装置開発研究班の公開班会議

を開催した。この班会議は、放射線医学総合研究所。重粒子医科学センター主催、日本核医学会及び

日本医学物理学会後援の研究会「次世代 PET 研究会―次世代 PET 装置開発の目指す道」として開催さ

れ、125 名が参集して他分野の技術者・研究者を交えた討論が活発に行われた。 

研究会は、３部で構成された。第１部は「次世代 PET 装置開発研究の進捗状況」であり、要素技術

ごとに研究開発に関する１年間の進捗状況が、担当する代表者によって報告された。第２部は「PET

に関わる核医学研究者の意見」であり、研究のために PET 装置を利用している核医学研究者８人に、

装置開発に対する意見を述べて頂いた。第３部はパネルディスカッション「装置開発の目指す道」で

あり、核医学研究者８人を中心に次世代 PET 装置開発の戦略を議論して頂いた。次世代 PET に対する

期待とともに、小動物用 PET の重要性などについて具体的な目標が示されたことにより、装置開発を
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担う研究者・技術者は大いに励まされた。以下に研究会の開催概要とスケジュールを記す。 

 

  研究会名： 次世代 PET 研究会―次世代 PET 装置開発の目指す道 

  開催日：  2004 年 1 月 26 日（月） 

  場所：   放射線医学総合研究所 重粒子治療推進棟２階 会議室 

  主催：   放射線医学総合研究所・重粒子医科学センター 

  後援：   日本核医学会、日本医学物理学会 

 

  スケジュール： （演題）       （発表者） 

9:30- 9:40  開会の挨拶     佐々木康人（放医研・理事長） 

第１部 次世代 PET 装置開発研究の進捗状況 

9:40-10:00  次世代 PET 装置に関連する研究動向   村山秀雄（放医研・医学物理） 

10:00-10:10  PET 装置シミュレータの応用    北村圭司（島津製作所） 

10:10-10:20  PET 用シンチレータ    清水成宜（日立化成） 

10:20-10:30  jPET-D4 用 DOI 検出器開発    稲玉直子（放医研） 

10:30-10:40  小動物 PET 用４層 DOI 検出器   津田倫明（千葉大） 

10:40-10:50  検出器素子校正     吉田英治（放医研） 

10:50-11:00  術中コインシデンス・イメージング   山本誠一（神戸高専） 

    休憩 

11:15-11:25  検出器信号処理回路    渡辺光男（浜松ホトニクス） 

11:25-11:35  フロントエンドエンコーダ ASIC   高橋浩之（東大・人工物） 

11:35-11:45  同時計数回路       清水啓司（浜松ホトニクス） 

11:45-11:55  jPET-D4 の画質評価    小尾高史（東工大・総合理工学） 

11:55-12:05  統計的 DOI-PET 画像再構成    山谷泰賀（東工大・像情報） 

12:05-12:15  Monte Carlo シミュレーション技術   長谷川智之（北里大） 

12:15-12:25  検出器シミュレーション    羽石秀昭（千葉大・工） 

    昼食 

第２部 PET に関わる核医学研究者の意見 

13:30-13:45  臨床 PET の潮流       米倉義晴（福井大） 

13:45-14:00  インビボ放射薬剤開発と PET   原田平輝志（放医研） 

14:00-14:15  最新の PET 装置の動向    石津浩一（京大） 

14:15-14:30  臨床神経科学研究の立場から   石井賢二（都老人研） 

14:30-14:45  PET によるヒト脳機能研究    尾内康臣（浜松医療センター） 

14:45-15:00  PET と腫瘍     井上登美夫（横浜市大） 

15:00-15:15  PET 装置の性能評価    織田圭一（都老人研） 

15:15-15:30  PET と MRI の接点     小畠隆行（放医研） 

    休憩 

第３部 パネルディスカッション「装置開発の目指す道」 

16:00-17:00    座長：  棚田修二、 

 6 



パネラー： 米倉義晴、原田平輝志、石津浩一、石井賢二、 

尾内康臣、井上登美夫、織田圭一、小畠隆行 

17:00-17:10  閉会の挨拶     辻井博彦（放医研・センター長） 

 

本報告書は、プロジェクトに参加している多くの研究者の中から、次世代ＰＥＴ装置の要素技術ご

とに、代表してその研究の現状を紹介した報告と、研究会における核医学研究者の意見の概要とを取

りまとめたものである。この報告書が、今後の研究活動の指針となり、各要素技術間の連携が円滑に

できるための資料となることを期待する。 

 

        平成１６年３月１日 

村山秀雄 

放射線医学総合研究所医学物理部 
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次世代ＰＥＴ装置開発研究班名簿 

        2004 年 2 月 2 日 

区分   氏名   所属 

 

班長   村山秀雄 放射線医学総合研究所医学物理部診断システム開発室室長 

班員   田中榮一 浜松ホトニクス(株)取締役 

班員   河合秀幸 千葉大学理学部物理学科助教授     

班員   羽石秀昭 千葉大学工学部情報画像工学科助教授 

班員   工藤博幸 筑波大学電子・情報工学系助教授 

班員   長谷川智之 北里大学医療衛生学部講師 

班員   小尾高史 東京工業大学総合理工学研究科助教授    

班協力者 山谷泰賀 東京工業大学像情報工学研究施設助手 

班協力者 稲玉直子 放射線医学総合研究所テクニカルスタッフ 

班協力者 吉田英治 放射線医学総合研究所博士号取得若手研究員 

班協力者 石井 満 第一機電(株)顧問、湘南工科大学名誉教授 

班協力者 小林正明 高エネルギー加速器研究機構素粒子原子核研究所教授 

班協力者 村瀬研也 大阪大学医学部保健学科教授 

班協力者 飯田秀博 国立循環器病センター放射線医学部部長 

班協力者 山本誠一 神戸市立高等専門学校電子工学科教授 

班協力者 高橋浩之 東京大学人工物工学研究センター助教授 

班協力者 石井賢二 (財)東京都老人総合研究所ポジトロン医学研究部門 

班協力者 石橋浩之 日立化成工業(株)無機製品開発グループ主任研究員 

班協力者 山下貴司 浜松ホトニクス(株)中央研究所第５研究室室長 

班協力者 井上慎一 日立メディコ(株)放射線応用機器部主任技師 

班協力者 天野昌治 島津製作所(株)医用機器事業部主任技師 

班協力者 北村圭司 島津製作所(株)医用機器事業部主任 

班協力者 外山比南子 放射線医学総合研究所特別上席研究員 

班協力者 棚田修二 放射線医学総合研究所画像医学部部長 

班協力者 須原哲也 放射線医学総合研究所特別上席研究員 

 

班内の７グループ 

 

１）シンチレータＧ  ：石橋浩之、石井満、小林正明、村山秀雄、山本誠一 

２）検出器ユニットＧ ：村山秀雄、稲玉直子、河合秀幸、羽石秀昭、山本誠一、山下貴司 

３）信号処理回路Ｇ ：高橋浩之、村山秀雄、山下貴司、田中榮一 

４）データ収集Ｇ   ：山下貴司、小尾高史、羽石秀昭、吉田英治、村山秀雄、井上慎一 

５）データ処理Ｇ   ：小尾高史、山谷泰賀、工藤博幸、羽石秀昭、長谷川智之、村山秀雄 

６）画像データ解析Ｇ ：北村圭司、小尾高史、村山秀雄、村瀬研也、飯田秀博 

７）装置利用Ｇ   ：石井賢二、外山比南子、棚田修二、須原哲也、村山秀雄、天野昌治 
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(1) 次世代 PET 装置に関連する研究動向 

 

村山秀雄 

放射線医学総合研究所・医学物理部 

 

１．はじめに 

 核医学イメージングは、放射性同位元素を標識した極微量の物質をトレーサとして生体に投与し、放

射線の体外計測で放射能濃度の３次元分布を画像化する技術である。組織内の局所ごとに放射能濃度の

時間的変化を分析することで、物質代謝の速度、即ち生体内生理的パラメータの３次元画像を求めるこ

とができる。個体まるごとの測定により生体内に存在する生理活性物質の働きを分子反応レベルから解

明しえることが、核医学イメージングの大きな特徴である。組織病変の過程では形態異常に先立って代

謝の変化が現れるため、核医学イメージングは予防医学の観点から今後益々臨床現場での普及が進むと

考えられる1) - 3)。また、分子生物学の進歩に支えられて遺伝子発現の研究対象が細胞から個体へと広がる

傾向にあり、創薬や再生医療の分野でも小動物を利用した核医学イメージングが重要な役割を担うと予

想され、多くの研究機関で核医学イメージングが普及するようになるだろう4), 5)。 

 陽電子放射断層撮像法（PET, positron emission tomograpy）は、核医学イメージング技術の中でも早

くから定量性に優れた方法であることが認知されていた。しかし、短寿命放射性同位元素を産出し、放

射性薬剤を調合する施設と加速器運転、薬剤製造などの専門家集団が必要となるため、従来はごく限ら

れた研究機関でのみ研究が遂行されてきた。近年、がん診断における18F標識デオキシグルコース（FDG）

の有用性が確認され6)、PET検査の保険適用が認められたことから、一般の人もPETに関心を持つようにな

ってきた。一方、Ｘ線CTとPETを並べ、ベッドを両者間で移動させることで、患者をベッドに固定させた

まま形態学的画像と機能画像を同時に得るCT/PET技術7)が開発された（図１）。18Ｆを標識した放射性薬剤

が地域センターから近隣病院へ配送されるシステムが確立され、CT/PET装置が従来のＸ線CT専用機に置

き換わると、PET検査は一般病院で急速に普及するものと予想される。しかるに、高額なPET検査費を低

減するには一人当たりの検査時間を大幅に短縮する必要があり、装置の高感度化と高速度化が今後の課

題とされている。 

 

（Ａ）Ｘ線イメージング

Ｘ線源

非パルス型検出器

（Ｂ）ＰＥＴ

γ
線 
検
出
器 
に
よ
る
同
時
計
数

β  線源+

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

   図１ Ｘ線ＣＴとＰＥＴにおけるイメージング手法の違い 
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２．従来型装置と次世代 PET 装置との比較 

 511keVの比較的高いエネルギーの消滅放射線に対して高い検出効率を得るために、PET装置用の検出器

としては、小型シンチレータを２次元的に稠密配列したシンチレータ・ブロックを光電子増倍管に光学

結合した２次元位置検出器ユニットが開発された 8)。ただし、Ｘ線CTの画像再構成法を転用するために、

立体を２次元面の積層と見なして各層ごとに画像再構成を行う手法（２Ｄモード）が長年利用され、感度

は犠牲にされてきた9)。体軸視野がさらに大きくなり、PET独自のデータ収集および画像再構成法10), 11)の

研究開発が進むと、1990 年代には立体計測に基づく手法（３Ｄモード）が臨床でも普及し、感度を飛躍的

に向上する条件が整ってきた。 

 

(B) 次世代ＰＥＴ装置(A) 従来型３ＤモードＰＥＴ装置

解像度

２次元位置検出器 ３次元位置検出器

解像度

消滅放射線消滅放射線

高感度と高解像度が
ともに達成できない

高感度と高解像度が
ともに達成可能

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

図２ 従来のＰＥＴ装置と次世代ＰＥＴ装置の比較 

 

 しかるに、従来型の２次元位置検出器ユニットではシンチレータ素子が細長い形状のため、高感度と

高解像度を共に達成することができないという問題が生じている12)。この問題を解決するのが次世代PET

装置であり、その実現の鍵を握る要素技術が、深さ方向の位置情報（DOI, Depth of interaction）を同

定できる３次元位置検出器（DOI検出器）である（図２）。次世代PET装置は、従来型装置の３倍以上の感

度を目指している。参考のため表１で、現在市販されているPET装置の性能と、放医研で開発中の次世代

PET装置「jPET-D4」の性能目標を比較する。 

 

２．１．２層の DOI-PET 試作機 HRRT 

 DOI検出器を用いたPET装置のさきがけは、米国のCTI社が試作した人体頭部用のPET装置HRRTである（図

３）。この試作器には、２層のDOI検出器が用いられており、8つの検出器ユニットから検出器リングが構

成されている13) - 15)。1 検出器ユニットは 9 行 13 列に配列した２層のケイ酸ルテチウム（LSO）結晶ブロ

ック 117 個と、10 行 14 列に配列した 140 個の 19 mm直径の光電子増倍管（PMT）から構成されている。１
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結晶ブロックは 2.1 x 2.1 x 7.5 mm3 の小型LSO 結晶を２層に積み上げてあり、層ごとに 8 行 8 列の２

次元配列で形成される。LSO結晶の平均蛍光減衰時定数は38 nsであるが、開発当初はその変動の大きいこ

とを利用して、蛍光減衰時定数が 7 nsだけ異なる種別にLSO結晶を分け、それぞれを上下の層に配置した

16)。層の特定は、出力信号の波形弁別によりなされる。２層のDOI情報を利用した場合と利用しない場合

の装置特性を比較した結果、DOI情報を用いた装置特性の優れていることが実証された15)。最近は、LSOの

製造品質が向上して波形の差異を生じなくなったため17)、LSOとケイ酸ガドリニウム（GSO）を重ねたDOI

検出器ユニットをHRRTの検出器に使用するべく変更を行っている14)。 

 

250 mm

46
8 

m
m

 

 

 

 

 

 

 

 

 

図３ ２層の DOI-PET 装置 HRRT 

 

２．２．その他の DOI-PET 装置 

 DOI検出器を小動物用PET装置に使用する提案も多数なされている。結晶素子の幅が 2 mm 前後もしくは

それ以下となるため、小動物用DOI検出器の開発は一層難しくなるが、HRRTと同様に、層ごとに異なる蛍

光減衰時間を持つことを利用してDOIの判別をする波形弁別方式が主である。LSO/GSO/BGO のように３層

のDOI検出器を構成する提案もされているが18)、現状ではLSO/GSOの２層のDOI検出器を用いた小動物用PET

装置が開発されるに留まっている19), 20)。この装置ATLASは米国NIHで遺伝子発現に関わる研究などに利用

されている。 

 他にも、一種類のシンチレータから成る２層DOI検出器を使った小動物用PET装置を計画するグループ21)

など、幾つかの研究開発グループが現れ始めている22) - 25)。MicroPETなど従来の小動物用PETは、高解像度

が優先されており、感度は犠牲になっていた26)。今後は、感度向上のためDOI検出器の要求が一層高まる

と予想される27) - 29)。 

 

２．３．本格的な次世代 PET 試作機 jPET-D4 

 放医研で計画中のPET 試作機「jPET-D4」は、４層のDOI検出器ユニットを用いるという点で、本格的な

次世代PET 装置の開発を目指している30) - 32)。図４３にその検出器ユニットの構造を示すように、2.9 x 

2.9 x 7.5 mm3 の小型GSO 結晶を２行２列にして 4 段に重ねた 16 個の結晶ブロックをDOI検出の１単位と

する。結晶ブロックを８行 8 列に配列して 52 mm 角で 256 チャネル・アノードの位置感応型光電子増倍

管（フラットパネルPMT）に光学結合する。おのおのの結晶ブロックは多層反射フィルムで光学的に遮断

されており、総数1024 個の３次元GSO結晶配列は受光素子面を除き多層反射フィルムもしくはテフロンテ
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ープで覆われる。 

 

 

258 mm
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図４ 頭部用次世代 PET 装置 jPET-D4 

 

 次世代 PET 装置 jPET-D4 は、４層の DOI 検出器ユニットをリング状に 24 個並べ、体軸方向に 5 リング

重ねて構成する結晶総数は 122,880 個であり、その体積は 9 リットル、重量 60kg である、検出器ユニッ

ト総数すなわちフラットパネルPMTの総数は120個である。検出器リング直径は 382 mm、体軸視野は 258 

mm、視野中心における受容角は 33°、その幾何学的検出効率は 0.54 である。 

 jPET-D4 は、HRRT に比べて感度をほぼ２倍向上させることが目標である。ただし、DOI検出器を用いた

PET装置のもつ潜在能力を発揮させるには、フロントエンド回路に特定用途向け集積回路（ASIC）やFPGA

（Field programable gate array）の技術を導入して高密度化・並列処理化を図り、次世代PETに適した

高速同時計数回路やリストモード・データ収集法、検出器感度校正法、吸収および散乱線補正法など、

関連する要素技術を見直して、各々に新規技術を開発しなければならない。このPET試作機を実用化すれ

ば、解像度を従来の 5mmから 3mmに向上して、かつ感度を従来のPET装置に対して 3倍改善することが可能

となるだろう127)。したがって、検査時間を従来の３分の１に短縮できる見込みであり、脳機能検査にお

いて、感度不足のために平滑処理していた問題を克服できるため、機能画像の解像度を10mmから 5mm以下

に改善できる見通しである。 

 

３．DOI 検出器 

３．１．種々の DOI 方式 

 今までに多くのDOI検出器が提案されてきた33) - 45)。例えば、結晶の２次元配列の上に、結晶素子の幅の

半分だけずらして２次元の結晶配列を重ねた２層のDOI検出器が提案された46)。アンガー位置演算方式に

より、下層の結晶素子が作る格子状ピークの間に、上層の結晶素子に対応した格子状ピークが形成され

る。同様の原理で、１つの結晶ブロックに上下から格子状の溝をつくる方式も考案されている。このと

き上下の溝は互いに溝間隔の半分だけずれた位置にある47), 48)。大型シンチレータの上面に蛍光ファイバ

ーを多数並べて、その受光ファイバーからの信号によりアンガー位置演算を行い、DOI情報を得る方式も

考案されている49)。 

 Ce 濃度の添加量の違いでGSOの蛍光減衰時間は変化することが知られている。層ごとにCe濃度の添加量

が異なるGSOで３層の結晶ブロックを形成し、波形弁別で層の位置を同定するDOI検出器が試作された33)。
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同様にして、LSO/LYSOのように層ごとに異なる蛍光減衰時間をもつ結晶で構成した結晶ブロックに波形

弁別法を適用して、２層もしくは３層のDOI検出器を実現するホスウィッチ方式も提案されている18), 19), 

50)。 

 同一のシンチレータ素子を３次元配列したDOI方式は、波形弁別する必要がない点で優れている51), 52)。

この３次元光分配方式では、位置感応型光電子増倍管（PS-PMT）の利用とシンチレータ素子間における反

射材の構成が重要であり、位置弁別性能を向上する研究が現在も進められている53)。 

 

３．２．jPET-D4 用 DOI 検出器 

 jPET-D4 用の４層DOI検出器は、３次元光分配方式と波形弁別方式を併用したものである（図７）。1024

個のGSO結晶素子を３次元配列し、その結晶ブロックにPS-PMTを光学結合した構成であるが、受光素子か

ら近い順に１層目と３層目はCe 濃度が 1.5 mol%、２層目と４層目は 0.5 mol% であり、それぞれ蛍光減

衰時定数が 37 ns および 60 ns である54)。層の間は透明なシリコンゴムを薄く充填し、4 層目を除き各

層の結晶素子は互いに厚み 0.065mmの多層反射フィルムで分離される。波形弁別により発光事象は２つに

分けられ、それぞれの波形ごとに結晶ブロック内の８つの素子の立体位置が、アンガー方式で余裕を持

って２次元座標上の８つのピーク領域に同定される。 

 その光学的条件について詳細な基礎実験を行い55)、最適条件を探索した結果、受光素子における全受光

量が結晶素子の深さに余り依存しないDOI検出器を実現できた56)。実験結果は検出器シミュレータによる

計算結果と良い一致を示している57) - 59)。DOI検出器素子の感度は一様でないため、多数の検出素子校正を

統計的手法で行う研究が新たに進められている60)。また、受光素子は 52 mm角で有感領域の広いフラット

パネルPMTを採用し、これに 48 x 48 mm2 のシンチレータ・ブロックを光学結合させることで検出素子の

高い稠密度を実現し、図８の実験結果で示すように良好な位置弁別が可能となった61), 62)。さらに、検出

素子間の反射材の挿入位置を工夫することで、実験室段階を越えて量産化に適したDOI検出器ユニットが

開発できた63)。 

 

４．要素技術 

 より高性能のDOI検出器を実現するには、新たな構成素材を開発するだけでなく、構成部品自体の特性

を DOI 用に最適化する必要がある。また、DOI 検出器が実用化できたとしても、PET 装置に組み込んでそ

の潜在能力を活かすには、PET の要素技術を見直して新たな技術革新を進める必要のあることが認識され

ている（図９）。以下に、次世代 PET 装置の性能を向上するための新たな要素技術について、最近の研究

動向を紹介する。 

 

４．１．シンチレータ 

 近年は、核医学イメージング用、特にPET用の無機シンチレータを標的とした研究開発が盛んである64) - 

66)。特に、注目されるのが、LSO:Ce や LuAP:Ce のように原子番号の高いLu を含む結晶にCe を微少量添

加して発光量を増す事例である67), 68)。Lu はベータ線とガンマ線を放出する放射性同位元素を含むが、同

時計数を行うPETでは画像にほとんど影響しない。むしろこの自然発光を検出器の保守に利用しようとす

る試みさえある69)。GSO は、LSOより発光量は劣るが放射性同位元素を含まず、エネルギー分解能は優れ

ている70), 71)。他にも、La などの希土類元素やBa, Hf などを含む結晶も候補となり得る72)。2000 °C程度
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と融点が高い場合は、結晶育成に高価なイリジウム（Ir）るつぼを使用したチョコラルスキー法を利用せ

ざるを得ないが、BGOのように融点が 1000 °C程度であれば安価なブリッジマン法で結晶育成ができるため、

結晶の低価格化が可能となるだろう。PET用シンチレータを種々の形状や光学的条件で比較し、発光量の

みでなくエネルギー分解能の点からも評価する必要がある73)。 

 最近、662 keVのガンマ線に対してエネルギー分解能が 3%程度で、蛍光減衰時定数が 30ns 程度のLaCl3 

やLaBr3 が注目を集めている74) - 76)。さらに、DOI検出器を想定した新しいシンチレータも研究開発中であ

る68)。 

 

４．２．受光素子 

 最近進歩の著しいPS-PMT 77), 78)は、小型シンチレータの高密度配列に適しており、検出器の位置弁別特

性やエネルギー特性を改善するための基本性能を向上させる努力がより一層望まれる。特に、大型の

PS-PMTであるフラットパネルPMTは、64 個以上のマルチアノードを持つ。そのため、各アノードから抵抗

網を介することで信号出力の数を減じ、4 つの信号出力で位置演算を行う簡便な方式も開発されている

79)。 

 増幅作用をもつ半導体受光素子であるアバランシェ・フォトダイオード（APD）は、小型で通常の半導

体受光素子に比べて信号対雑音比が良好なため、PMTに置き換わる可能性がある。最近では、１ピクセル

当たりの有感面積が 5.3mm2 の大面積APDを作成できるようになってきた80)。DOI 情報を測定するための

APDも試作されている81)。一方、位置感応型APDも開発され、柔軟な小型シンチレータ配列が可能になりつ

つある82), 83)。APD をPETで本格的に使うには、低雑音の多チャンネル高速前置増幅器をASIC に実装する技

術も重要である84)。 

 

４．３．信号処理回路 

 多数の小型検出器素子を高密度に配列して、時間・位置・エネルギーに関する出力信号処理を高速に

行う場合には、フロントエンド回路を膨大な数の電子回路素子で構成しなければならない。回路の占め

る容積がかさむと医療装置としての自由度を大きく損なうため、次世代PET装置開発ではASICの技術が必

要不可欠になりつつある85), 86)。 

 検出器の時間分解能を小さくすることは、偶発同時計数を低減する上で大変重要である。波高値の変

動によらず、その一定比で出力信号を取り出すコンスタント・フラクション・ディスクリミネイタ

（CFD）は、良好な時間分解能を達成するため良く用いられる時間信号取得回路であるが、高速波形整形

のために回路の一部に遅延線を用いることが多い。しかし限られた空間で高密度の回路を実装する場合

には遅延線の使用が不可能であり、代わりにCRの組み合わせによるフィルタ回路を利用する方式が考案

された87)。最近では、APDを用いた検出器用に工夫を凝らしたASIC回路も開発されている88) - 90)。DOI検出

器のための高速波形整形増幅器91), 92)や、信号波形の高速な読み出しにより波形をデジタルに読み出す方

式も試みられている93), 94)。 

 検出器のモジュール化や、信号処理の複雑化に対処するにはFPGAの利用が不可欠となるだろう95) - 97)。

データ処理の高速性が要求されるため、実時間信号処理の実現方式が重要となる98) - 104)。例えば複数の受

光素子でシンチレーション光を分配する場合は、隣接する受光素子間でのみ局所的な演算を行い、並列

信号処理により高速性を向上する101)。さらに、データの３次元的な処理を行うICチップの開発により、
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従来にないインテリジェントな検出器モジュールを実現しようとする提案もなされている105)。 

 次世代PET装置では、同時計数を行う検出素子数が従来型装置より大幅に増加するため、最新のデジタ

ル信号処理技術を取り入れてデータ処理を高速化する必要がある。最新技術を導入した場合のシステム

拡張にもデータ収集が柔軟に対応できるようにするには、放射線の検出事象ごとに時刻を記すタイムス

タンプ方式が適している98) - 100), 106)。さらに、同時計数回路を並列化すれば計数率特性を向上できる107)。

このような例としてはHRRTのほかにも、浜松ホトニクスで開発した頭部用PET装置や全身用PET装置があ

る108), 109)。 

 

４．４．リストモード・データ収集 

 リストモードでデータ収集すれば、非常に多くの情報を少ない容量で記録することが可能となるだけ

でなく、正確な感度分布に基づく高分解能画像再構成法の適用、ダイナミックスタディにおける時間情

報の利用などにより画質の向上が見込まれる110)。既に、幾つかの研究報告があり111) - 114)、核医学臨床画

像に応用する研究が盛んである。特に、代謝量などを表す動態機能画像の推定精度は、組織内放射能時

間曲線の精度に大きく依存する。そこで、時間情報を保持したリストモード・データを用いて組織内放

射能時間曲線の精度を改善する手法が提案されている115) - 117)。その理論的な根拠も研究されているが118)、

本格的な活用は今後の課題である。さらに、画質の向上のみならず119)、動態機能画像の画像再構成に関

する高速化の可能性や、体動補正120) - 124)が容易に利用できるなどの潜在力を持つため、次世代PET用のリ

ストモード・データ収集方式を開発する意義は大きい。 

 

４．５．イメージング・シミュレーション 

 PET装置の普及と新規放射性薬剤の開発に伴い、臓器別装置や診断目的別装置に対する要求が今後は高

まると思われる。また、遺伝子発現の研究や創薬のための動物用装置も需要が急増する。これらの装置

を使用目的に応じて最適設計するために、装置の計測を計算機内で模擬するシミュレーション技術を高

度化することが一層重要となる125) - 130)。放射線源のファントムから各検出器に入射するガンマ線フラッ

クスを計算し、真の同時計数以外に混入する散乱および偶発同時計数の成分や、高計数率特性を推定し

て装置パラメータの最適化を図る131) - 133), 23)。さらに、データ収集や前処理法並びに画像再構成のモデル

にしたがってPET画像を描出し、その画質と定量性に与える要素技術の因子を分析する。このようなイメ

ージング・シミュレーションを行うことが、優れた費用対効果比で個別の次世代PET装置を実現するため

には必要不可欠となる。 

 

４．６．画像再構成 

 DOI情報を用いた画像再構成は、画質向上に有益であると考えられる134) - 136)。特にその解像度の向上は

重要であり、理論予測をするために様々な幾何学的配置におけるDOI検出器の応答関数がシミュレーショ

ンにより研究されつつある137) - 139)。一方、DOI-PET装置では、検出素子間の同時計数による組み合わせの

数が膨大となるため、簡便な再構成法の必要性が論じられている140)。４層DOI検出器を使用する場合は、

更に簡便な方法が必要である141), 142)。リストモード収集データを活かした画像再構成の研究143)に留まら

ず、DOI検出器を用いた場合のリストモード収集データによる画像再構成の研究も始まっている113), 144)。

また、PET画像の高解像度化を達成するとCT、MRI など他の画像との位置合わせが重要な研究課題となっ
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てくる145)。 

５．まとめ 

 予防医学的見地からの機能診断法は、従来からの形態学的診断法の限界を超える診断法として、最近

大きな期待が寄せられている。とりわけ今後重要な役割を担うのが、生体の機能情報を分子反応レベル

から可視化できる核医学イメージング技術であり、より高性能のPET装置が必要となってきた。一方、分

子生物学の研究成果に裏付けされた分子イメージング技術を臨床に活かすためには、動物を用いた新規

放射性薬剤の研究開発が極めて重要である。その基礎研究のみならず実用化研究においても、より高感

度・高解像度・高速度の PET 装置が一層望まれている。 

 次世代 PET装置は、本来 PETがもつ潜在能力を最大限に引き出すことを目標としており、生体機能の定

量性に優れた PET 検査の普及は、根拠に基づく医療（EBM, Evidence based madicine）に多大な貢献をす

るものと期待される。 
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(2) PET 装置シミュレータを応用した感度補正方法の検討 

 

北村圭司、山谷泰賀＊

島津製作所・医用機器事業部、＊東京工業大学・像情報工学研究施設 

 

１．はじめに 

PET 装置でアーチファクトのない再構成像を得るためには、個々の検出器の感度ムラを補正する必

要があり、均一線源を使った感度補正（ノーマライズ）データの収集が一般に行われている。特に現

在試作を進めている次世代頭部用 PET 装置(jPET-D4)においては、検出器の素子数が多い上、検出器

素子の深さ(DOI)によって感度が大幅に異なるため、従来装置以上に正確な感度補正が求められる。

また、感度補正によるノイズの増大を防ぐために、測定されたノーマライズ・データには十分な統計

精度が必要になる。しかし一方で、大面積の FP-PMT を使用した検出器ブロックでは、計数損失やパ

ルスパイルアップによる感度変化が生じやすく、アクティビティの強い補正用線源を使用することが

できない。そのため、jPET-D4 において十分な統計精度の補正データを得るためには、従来以上に効

率的なノーマライズの測定・処理方法が必要となると考えられる。そこでまず、感度補正に適切な線

源の形状と強度について、既存の PET 装置シミュレータ[1]を応用した計数率特性の解析を行った。

さらに、DOI 検出器に特有の感度バラツキを抑えるためのノイズ低減法についても検討を行った。 

 
２．ノーマライズ収集用線源のシミュレーション 

検出器リング対を 、リング内検出器対（DOI を含む）を としたとき、ある LOR(Line Of 

Response) uivj のノーマイラズ補正係数 は次のような要素に分解することができる[2]。 

),( vu ),( ji

uivjNC

uvruvuvrkvjuiuivj gfdNC εε=       (1) 

ここで、 uiε は検出器固有感度、 は結晶干渉因子、 はリングペア感度、 は動径方向幾

何学感度、 はブロック内の結晶相対位置、

uvrkd uvf uvrg
k r は動径方向位置を表す（図１）。 

 

ui
ui

vj vj

r

 

図 1.ノーマライズにおける LOR の定義 

 

このうち、 と は幾何学的に決まる要素であり、低散乱の均一線源で一度測定しておけば

よいが、

uvrg uvrkd

uiε と は PMT のゲインなどによって経時的に変化することが予想され、定期的な測定が必

要になる。これらの要素を測定するノーマライズ線源としては、図 2のような種類が考えられる。 

uvf
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図 2．ノーマライズ線源の種類：回転棒状線源（左）、円筒線源（中）、回転平板線源（右） 
 

そこで、jPET-D4（検出器径 38.2cm、検出器長 25.8cm）において、図 2の線源のパラメータ（線源の回

転半径：R、円筒の直径: D、線源の幅：W）と強度を変えた場合の計数率をシミュレーションした。この

とき、各線源の体軸方向長さは 26cm、棒状線源の直径と平板線源の厚みは 0.4cm とし、収集回路などの装

置パラメータは文献[1]と同じものを仮定した。シミュレーションの結果を図 3と図 4に示す。 
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図 3．棒状線源における真の同時計数率（左）と検出器ブロックの最大計数損失（右） 
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図 4. 円筒線源（左）と平板線源（右）における真の同時計数率 

 
従来の PET 装置と同様に棒状線源を検出器近傍（R=17cm）で回転させた場合（図 3）、検出器ブロック

での計数損失が著しく、10%以下の計数損失に抑えるためには 5MBq 以下の弱い線源しか使えないことが分
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かる。また、径が大きい円筒線源（図 4左）では、吸収や散乱の影響で十分な計数を得ることができない。

それに対し、平板線源（図 4右）では比較的幅の広い線源でも高い計数が得られるため、後述するファン

サム法などを使って固有検出感度を計算することで、補正係数の統計精度を上げることが可能になる。し

かし、実際には均一な平板線源を作成することが困難であるため、図 3 に示すように、中心付近(R=0～

10cm）を移動しながら回転する棒状線源で代用することも考えられる。 

図 5 に最大計数損失がすべて 10%となる場合の各ノーマライズ線源の真の同時計数率の比較を示す。こ

れをみると、計数損失、すなわちパルスパイルアップの影響を抑えて、効率的にカウントを集めるには平

板線源を用いるか、中心付近を走査する棒状回転線源が有効であることがわかる。 
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図 5. 最大計数損失が同じ場合の各ノーマライズ線源の計数率の比較 

(Rod: 棒状回転/走査 R、Cyl: 円筒 D、Pln: 平板 W） 

 
3．ノーマライズ係数のノイズ低減法の検討 

十分な統計精度をもったノーマライズ係数の算出には、線源の最適化による効率的な計数測定に加えて、

式(1)に示すように係数を各要素（コンポーネント）に分離して処理する手法が有効である。この手法の

利点は、要素ごとにブロックの周期性や対称性を利用した加算平均処理が可能になる点である。特に式(1)

の要素のうち固有検出感度 uiε については、ファンサム(fan sum)法が簡便かつ効果的である。この方法で

は、固有検出感度のバラツキはランダムに分布すると仮定し、下式のように注目する検出器とペアとなる

検出器との LOR の計数を全て加算平均する。 

∑∑

∑∑

∈ ∈

∈ ∈
⎟⎟
⎠

⎞
⎜⎜
⎝

⎛

=

A Aj
vj

A Aj
vjui

ui

ν

ν

ε

εε
ε                              (2) 

ここで、Aは対向する検出器のグループで、3D-PET ではすべてのリングペアが対象になり（3D fan sum

法）、DOI-PET ではすべての DOI 層が含まれることになる。 

図 6左には、平板線源を水平に固定して収集した場合のファンサム法による円周方向の各素子カウント

を示す。このように、加算対象が多い検出器ほどカウントを多く集めることができるが、実際には線源を

回転させることで各素子の固有検出感度のノイズを等しく低減することができる。しかし、DOI 素子ごと

に比較すると、線源に近い側（第 1 層）では十分な計数を集められるが、PMT 側の素子（第 4 層）では、

平均して第 1 層の 1/5 程度のカウントしか集められないことが分かる（図 6 右）。そのため、DOI 検出器
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で収集されたデータをそのまま感度補正すると統計精度が大きくばらつくことになり、第 4層の S/N を向

上するために、ノーマライズの収集時間を極端に長くする必要が生じてしまう。 

 そこで、DOI データの再構成に考案された LOR の束ね手法[3]をノーマライズ収集データに応用するこ

とを考える。この方法では、検出器応答関数の相関の強い LOR を加算平均することで、空間分解能を劣化

させずにデータ量を減らすことができる。これをノーマライズ収集データに応用すれば、図 7に示すよう

に各層のデータを全て束ねた S/N の高いデータを得ることができる。この方法では第 1層ペアの LOR に他

の層の LOR を加算するため、束ね後のデータはあたかも阻止能の高い 1層の仮想検出器で収集されたデー

タのようにみなすことができる。したがって、このデータに式(1)や式(2)を適用し、よりノイズの少ない

ノーマライズ・コンポーネントを算出できると考えられる。 
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図 6．ファンサム法による素子カウント（左）と DOI 層ごとのカウント数の相対比較（右） 
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図 7．ノーマライズデータにおける LOR 束ねの効果（1-1:第 1 層ごとのペア、4-4:第 4 層ごとのペア） 
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4．まとめと今後の課題 

ノーマライズ用の各種線源のシミュレーションを行い、大面積 DOI 検出器における計数損失を最小限に

しながら十分なカウントを得ることができる線源形状や線源強度について検討を行った。各ノーマライズ

線源の特徴をまとめると表１のようになる。円筒ファントムは比較的容易に線源を用意できるが、散乱補

正法や幾何学要素（結晶干渉因子や動径方向幾何学感度）の測定・算出方法を別途考える必要がある。平

板線源は計数率や fan sum 法の観点から理想的であるが、均一な線源の作成が困難である。それに対して、

棒状線源は比較的入手が容易であり、駆動機構はやや複雑になるものの、視野内を走査することで平板線

源と同様の効果を得ることができる。 

 

表 1．ノーマライズ測定用線源の比較 

有効有効
（散乱補正）

有効可能
（計数小）

fan sum法

可能不可可能可能
幾何学要素

小中
（散乱大）

小大
計数損失

必要不要必要
（やや複雑）

必要
駆動機構

困難
（均一化）

容易購入可
(68Ge/68Ga)

購入可
(68Ge/68Ga)

線源作成

平板円筒棒状走査棒状回転

有効有効
（散乱補正）

有効可能
（計数小）

fan sum法

可能不可可能可能
幾何学要素

小中
（散乱大）

小大
計数損失

必要不要必要
（やや複雑）

必要
駆動機構

困難
（均一化）

容易購入可
(68Ge/68Ga)

購入可
(68Ge/68Ga)

線源作成

平板円筒棒状走査棒状回転

 
 

このように最適な線源で収集されたノーマライズデータに対し、コンポーネント処理を適用することで、

補正係数の統計精度をさらに高めることができると考えられる。このとき LOR 束ねを適用することで、DOI

層間の感度差によるバラツキも抑えることができる。今後は、LOR 束ねデータに対するコンポーネント法

の適用方法や再構成に用いる検出器応答関数への補正係数の組込み方法について更に検討する予定であ

る。 

 

参考文献 

[1] Kitamura K. et al.: Count rate analysis of PET scanner designs based on a GSO depth of interaction detector with 
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[2] Badawi R.D.: Aspects of optimisation and quantification in three-dimensional positron emission tomography, 

PhD Thesis University of London, 1998 

[3] Yamaya T. et al.: DOI-PET image reconstruction with accurate system modeling that reduces redundancy of the 

imaging system, IEEE Trans. Nucl. Sci., 50, pp.1404 -1409, 2003 
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（3） PET 用シンチレータ 

 

清水成宜*、蔵重和央*、吉田和宏*、軍司章弘*、鎌田充志*、志村直明*

N.Senguttuvan*、住谷圭二*、石橋浩之*、石井満**、小林正明***

日立化成工業株式会社*、湘南工科大**、高エネルギー加速器研究機構***

 

1. はじめに 

  PET 装置では、511keV のγ線を高感度で検出するために単結晶シンチレータ素子が大量に用いられる。

シンチレータの性能は PET の性能を決定する最も重要な要素の一つであり、高性能かつ低コストなシンチレ

ータが求められる。シンチレータの性能としては、γ線に対する感度、蛍光出力、蛍光減衰時間、エネルギー

分解能、化学的安定性、シンチレーション特性の均一性などが挙げられる。GSO はエネルギー分解能、蛍光

減衰時間、化学的安定性、特性の均一性に特に優れており、我々は単結晶の大型化による生産性向上、更

なる特性の改善を目指し、研究開発を進めている。本稿では、これらの検討結果について報告する。 

 

2. GSO の課題と単結晶の大型化 

  PET 装置の普及に伴い現在装置の低価格化が進んでいる。装置の価格に対するシンチレータコストの占

める割合は大きく、 シンチレータ自体のコスト低減は重要な課題である。その課題の達成方法として大きくて

割れのない結晶を育成する技術を確立し生産性を高めていくことが挙がられる。しかしGSOはその結晶構造

から（100）面にへき開性があり割れやすいため大型結晶を育成することが困難である。我々は、炉内温度分

布を最適化することで育成過程で生じる割れの防止を図った。温度分布の最適化方法としては、まずコンピ

ュータを用いた温度分布シミュレーションによって育成炉内の最適耐火物構造を導出し、実際の単結晶育成

に適用した。その結果約φ100ｍｍの割れのない結晶の育成に成功した。  

大きくて割れのない結晶を育成できても、その中で有意なシンチレーション特性を得られなかったり、特性

バラつきがあったりしては意味がない。PET 装置ではシンチレータ素子を一台につき何万個も使用するため、

その特性の均一性は直接 PET の画質に影響する。GSO は特性の均一性が非常に高いことが知られている

が[1]、結晶の大型化に伴いその性質が失われることがあってはならない。我々は育成に成功したφ100mm

の結晶インゴットから切り出したサンプル 150 個の蛍光出力と蛍光減衰時間を測定して、特性の均一性を調

べた。 

GSOシンチレータは良いシンチレーション特性を持つ一方、蛍光出力がやや低いことや、蛍光減衰曲線に

おける遅い立上りや遅い蛍光減衰成分等の改善が望まれる特性もある。蛍光出力は、Ce4+自身による着色

により影響されると考えられる。我々はこれまでに、GSOに特定の不純物を微小添加した小型のGSO単結晶

の試作を行いZrの添加により着色が抑えられ、蛍光出力が増加する可能性を明らかにした[2]。そこで、Zrを

微小添加した大型結晶(約φ100mm)育成し、またシンチレーション特性を評価したところ蛍光出力が 20％増

加するという結果を得た。 

 

3. 大型 GSO 結晶の育成 

GSO 単結晶はチョクラルスキー法（CZ 法）を用いて育成されるが、へき開性をもつため育成時における冷

却過程でクラックが生じ易い。また GSO は多結晶化もし易く、これがさらに結晶育成を困難にさせている。そ
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こで我々は FEM というシミュレーションソフトを用いて、熱伝導度、熱輻射、対流を考慮して炉内の対流速度

分布、温度分布を計算した。図１、図２に、それぞれ炉内の対流速度分布及び温度分布を示す。図１より耐

火物内に乱流が起きているのがわかる。ここに結晶が位置すると、図２で示されたように急な温度変化が起こ

り、育成中の結晶にストレスを与える。これが割れの原因になるが、我々は炉や耐火物の構造を最適化しこの

結晶へのストレスを防ぐことに成功した。図 3 にφ100mm、長さ 290mm、重さ 19.5kg の結晶を示す。 

 

 

 
 急な温度の変

耐火物 
高周波コイル 
るつぼ 

温度 (K) 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

乱流 

耐火物 

対流速度

(m/s) 

 

るつぼ 

図２ 炉内温度分布 図１ 炉内の対流速度  

 

 

 

図 3 φ100×290mm 大型 GSO単結晶インゴット
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4. シンチレーション特性の均一性 

4.1 特性評価 

φ100mm のGSO単結晶インゴットを 4本育成し評価を行った。各インゴットのCe濃度はすべて 1.0 mol %であ

る。そのインゴットの結晶引き上げ方向から垂直方向（半径方向）に 20mmの厚みのスライスを 10～15 枚切断

し、各スライスから 4 x 6 x 20 mmのサンプルを取り出し評価を行った。シンチレータの表面は化学エッチング

処理して鏡面とし、4x6mmの面を光学グリースを介してフォトマル（浜松ホトニクス R878）に接合し、接合面以

外の 5 面にはテフロンテープを反射材として巻いた。評価は137Cs（662keV）をγ線源を用いて、蛍光出力の

測定と蛍光減衰時間の測定を行った。 

 

4.2 蛍光出力 

一般的にシンチレータにおいて蛍光出力は高ければ高いほどよい。しかし、いくら大きな蛍光出力があっ

てもPETにおいて使用するシンチレータ素子の特性に均一性がなければ正確なガンマ線の情報を後段の信

号処理系に伝えることはできない。そしてそれは直接にPET画質を落とす原因となる。図４及び図５にはイン

ゴット引き上げ方向及びインゴット半径方向（１スライス内）における蛍光出力の均一性を示す。ここで図２の

横軸のgは結晶の固化率であり、これは結晶インゴットの位置を表す。値の小さい方からインゴット引き上げ開

始部（上部）に相当する。 結果より蛍光出力の標準偏差は引き上げ方向で3.8％、スライス内では1.7％であ

った。 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

図５ スライス内の蛍光出力の均一性  図４ 引き上げ方向の蛍光出力の均一性 

  

 

4.3 エネルギー分解能 

  エネルギー分解能はPETの計数率特性を向上させるのに重要である。それはエネルギーを精度よく測定

することが効率のよい散乱線の除去を促すからである。図６、図７に引き上げ方向及びスライス内のエネルギ

ー分解能の均一性を示す。結果からエネルギー分解能は約９％程度でその均一性は引き上げ方向では

0.40%、スライス内では0.42％であった。 

 

 27



 

 

 
図７ スライス内のエネルギー分解能の均一性

 
図６ 引き上げ方向のエネルギー分解能の均一性

 

4.4 蛍光減衰時間 

  同時計数により消滅ガンマ線の情報を得るPETでは蛍光減衰時間はできるだけ速いことが望ましい。一

般的なシンチレータではγ線に対する蛍光減衰時間は同一温度条件のもと一定であるが、GSOはCe濃度

によって蛍光減衰時間が変わるという特性を持つ。Ceを添加したGSOを育成するとその偏析計数からインゴ

ット上部と下部とでCe濃度が若干異なり、上部では濃度が小さく、下部では大きくなる。これがどの程度イン

ゴットの長さ方向で変化するか、またスライス内ではどの程度均一であるかを調べた。 

 図８に引き上げ方向での蛍光減衰時間の分布を示した。またICPを用いてCe濃度を測定した値も示してい

る。蛍光減衰時間は45nsから60nsの範囲で分布しており、そのインゴットの長さ方向に対する傾きは各インゴ

ットでほぼ一定であった。図９にスライス内での蛍光減衰時間の均一性を示す。スライス内では高い均一性が

あり標準偏差は1.0%であった。 

 

 

 
図８ 引き上げ方向の蛍光減衰時間の均一性 図９ スライス内の傾向減衰時間の均一性
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5．大型 Zr添加 GSO結晶 
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GSO では Zr 添加により光透過性が高くなること

が見出された。しかしそれはφ2.5mm という大き

さで育成された小さい結晶での評価であり、その

効果が実用的であるかを確認する必要がある。

我々は現在日立化成において量産されている

GSOと同じ大きさのZr添加GSOを育成しシンチ

レーション特性が向上するかを調べた。φ90mm

の大きさで育成された Zr添加 GSOから 4 x 6 x

20 mm のサンプルをインゴット TOP 及び Bottom

から１０サンプル切り出し全面化学研磨を施し

た。また比較のための GSO も同様に用意し、蛍

光出力と蛍光減衰時間を測定した。図１０、図１

１、図１２にそれぞれ蛍光出力、エネルギー分解

能、蛍光減衰時間を示す。図１０、図１１から約 

図１０ Zr 添加 GSO 及び GSO の蛍光減

衰時間。各サンプルはインゴット Top と

Bottom から取り出されている。 

２０％の蛍光出力の向上が見出され、それに伴いエネルギー分解能も平均して１％程度向上している。また

図１０の蛍光減衰時間は上部、下部の Ce濃度の違いが反映されているが、標準の GSO と値はほとんど変わ

らず、Zrの効果が蛍光減衰時間には影響がないことが確認された。 
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図１２ Zr 添加 GSO 及び GSO の蛍光減

衰時間。 
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図１１ Zr 添加 GSO 及び GSO のエネル

ギー分解能。 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

6．まとめ 

  本研究において、以下のことが達成された。 

① φ100mmの割れのない GSO結晶の育成に成功 
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② その結晶のシンチレーション特性が調べられ、均一性が非常に高いことが示された 

③ 大型の Zr添加 GSOの育成に成功し、GSOに比べ蛍光出力が 20％向上することが明らかになった 

 今後 Zr添加 GSOの量産化及び LGSO をはじめとして新しい PET用シンチレータ素材の探査を進めてい

く。 
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[2] S. Shimizu, K. Sumiya , H. Ishibashi , N. Senguttvan , B. S. Redkin, M. Ishii , M. Kobayashi, K. Susa and 

H. Murayama, , IEEE Trans. Nucl. Sci., 50 (2002) 778. 
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（4-1） jPET-D4 用 DOI 検出器開発 

 

折田齊倫1）3)、村山秀雄1)、河合秀幸2）、稲玉直子1)、津田倫明1）3) 

放医研・医学物理部1)、千葉大学・理学部2）、千葉大学・自然科学研究科3）

 
 

1-1. はじめに 

Depth of interaction (DOI) 検出器は、消滅放射線の検出位置を深さ方向も含めた３次元で得る検出器で

あり、高感度と高解像度の両立を目指す次世代 PET 装置には不可欠な新技術の一つである。我々は現在

頭部用の次世代 PET 装置 「jPET-D4」のための DOI 検出器開発に取り組んでいる。その検出器は DOI方

向４段分の識別が可能であることが特徴であり、他の主な研究グループが 2段のDOI検出器の開発を行って

いる現状の中にあって極めて先進的な検出器であるといえる。前回の報告までに、1 検出器ブロックでの性

能を確認し検出器パラメータの最適化、そのための検出器パラメータに関する基礎実験を行った [1-3]。また、

新しく開発され jPET-D4 で使用する予定の 256 channel flat panel position sensitive photomultiplier tube

（256ch FP-PMT）の基礎特性の評価を行った [4]。 

本報では、256ch FP-PMTに検出器ブロックを 8×8配列した jPET-D4用 1検出器ユニットの性能評価を

行った結果と、その結果の考察から更に性能を向上させた検出器ユニット構造での性能評価の結果を示す 

[5]。 

 

1-2. 前回までの結果 --  4段 DOI検出器ブロック 

Fig.1-(a) に検出器パラメータを最適化した 4段DOI検出器の概観を示す。大きさ 2.9 mm×2.9 mm×7.5 

mmのGd2SiO5:Ce（GSO）結晶 2×2配列が 4層に積み上げられた構造をしている。消滅放射線が検出された

結晶からシンチレーション光が放出され、反射材の挟まれていない 3, 4段目結晶を通って全体に広がり 1段

目結晶に光学的に結合している位置弁別型光電子増倍管（position sensitive photomultiplier tube, 

PS-PMT） へ入射する。４つの 1段目結晶の真下から入射する光量は検出した結晶が近い場所ほど大きくな

るため、PS-PMT photocathode上４箇所での入射光量の比は相互作用を起こした結晶に固有のものとなり、

PS-PMT出力信号のAnger方式の演算結果をプロットした 2-dimensional position histogram上に結晶素子ごと

の分布を作る。4段DOI検出器では、1, 3段目にCe濃度 1.5 mol% のGSO結晶、2, 4段目に 0.5 mol% の

GSO結晶を用いている（Fig.1-(a)）。GSOはCe濃度を変えると波形が変わり、1.5 mol%, 0.5 mol% GSOのそれ

ぞれの蛍光減衰時間は 35 ns, 60nsである。この違いを利用し、PS-PMTの出力信号の波形弁別をしてからそ

れぞれのposition histogramを作る。波形弁別は各出力信号のzero cross timeを測定したFig.1-(b) のような分

布上で行い、各Ce濃度のGSO結晶素子を表すposition histogramはFig.1-(c) のようにPS-PMT出力信号の揺

らぎによる分布の広がりにも対応できるものになる。このposition histogram上で領域分けをし、新しいイベント

に対しPS-PMT出力信号の演算結果が含まれる領域の結晶を消滅放射線を検出した結晶と判断する。

Fig1-(d)は、position histogram上の各結晶領域に含まれるイベントのPS-PMT出力信号の総和の波高分布で、

結晶素子ごとのエネルギースペクトルを表す。ノイズとなる散乱線は、このスペクトル上で光電イベントのみを

選ぶことにより除去する。 

Fig.1-(a)に示すように、検出器パラメータの最適化実験の結果より、結晶の表面状態は 1 段目から鏡面
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（chemical etching）、鏡面、粗面（as slice）、鏡面、結晶間の光学結合は段間と１段目―PS-PMT間はシリコン

オイル（グリース、屈折率 1.45）、1段目結晶間と 2段目結晶間はMultilayer polymer mirrors（鏡面反射材、

厚さ 0.065 mm, 反射率 98%）、3 段目結晶間と 4 段目結晶間は空気、という構造にした。それにより、

2-dimensional position histogram上での結晶識別の性能を保ったまま Fig.1-(d) に示すように PS-PMTから

離れた上段の結晶からも 1段目結晶と同等の光出力が得られるようになり、それは PS-PMT出力信号の統計

的揺らぎを減らすため zero cross time 分布での波形弁別の性能も向上させる結果となった。 

 

 
 
Fig.1 （a）最適化した４段 DOI検出器ブロックの構造（結晶素子 2×2配列４層）。（b）波形の違いを表す zero 

cross timeの分布。（c）各 Ce濃度の GSOの 2-dimensional position histogram。（d）PS-PMT出力信号の総和の波
高分布。（ｃ）上で識別される結晶領域ごとに表され、各結晶のエネルギースペクトルを示す。 

 

1-3. jPET-D4用 4層 DOI検出器ユニット --  孤立型 

検出器ブロックでの最適化を行い、次の段階として jPET-D4用 DOI検出器ユニットとしての性能評価を行

った。jPET-D4には、新しく開発された 256ch FP-PMTを使用する。Opening area は 52 mm×52 mmでその

89%が有効感度領域であるため、PET 装置に組み入れたときには不感領域が軽減し、感度を大きく向上させ

ることができる。256ch FP-PMT上には 4段 DOI検出器ブロックを 8×8配列させることができる。この 256ch 

FP-PMTに 2.9 mm×2.9 mm×7.5 mmの結晶素子 1024個を光学結合させたものが、4層 DOI検出器ユニ

ットとなる。 

 

 
 

Fig.2  jPET-D4用 4層 DOI検出器ユニット 
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4 層DOI検出器ユニットの性能を評価するために18Fからのγ線(511keV)を一様照射した。得られた

2-dimensional position histogramをFig.3に示す。256ch FP-PMT は、jPET-D4での使用と同じように抵抗チェ

ーンを用いて出力信号の数を減らしている。今回は、端のアノード出力が小さいことを補正した 16 出力の抵

抗チェーンを用いている。Fig.3のposition histogramで端の領域が広がっているのはそのためであるが、将来

的に 256ch FP-PMTの 256個の出力信号それぞれについての増幅調整を行い均一にする予定なので、この

歪みも修正されるはずである。Fig.3 より、両position histogram上で 1024個分の結晶判別ができていることが

わかる。しかし、各検出器ブロックが光学的に独立なため、検出器ブロックごとに分布がかたまっている。この

結果を元に、より均一な位置弁別特性を持たせる工夫を以下のように行った。 

 
 

     

        1, 3層目（1.5mol%GSO）                  2, 4層目（0.5mol%GSO）  
 
Fig.3 4段 DOI検出器ブロック（結晶素子 2×2配列 4段）を 8×8配列にした 4層 DOI検出器ユニットへの 511 

keVγ線一様照射により得られた 2-dimensional position histogram。 

 

 

1-4. jPET-D4用 4層 DOI検出器ユニット --  孤立型 → 連結型 

Fig.4は 256ch FP-PMT上に 4段 DOI検出器ブロックを 6×6に配列したときの反射材の位置である。それ

ぞれの検出器ブロックは光学的に孤立しているので、この状態を孤立型と呼ぶ。Fig.4-(a) は 1, 2 層目

（Lower layer）と 3, 4 層目（Upper layer）の反射材位置を上から見た図を示し、Fig.4-(b) は得られる

2-dimensional position histogramの結晶領域の分布を示す。（a）の結晶 a – hで検出したイベントはそれぞれ

（b）に示す領域に分布する。 
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Fig.4 孤立型DOI検出器ユニットの反射材挿入位置。(a) 下層 (1, 2層目)、上層 (3, 4層目) それぞれの反射

材位置を上から見た図。(b) γ線一様照射により得られる 2-dimensional position histogram。 

 

Fig.5-(a) は簡単のため孤立型ユニットについて１次元で考えたものである。下層の各結晶から発生したシ

ンチレーション光はほとんどがその結晶の真下から PS-PMT に入射するため Anger 方式の演算結果は

1-dimensional position histogram上に等間隔に分布する。上層の各結晶からのシンチレーション光は真下の

下層の結晶を通してだけでなく空気層で接する隣の結晶を介してその下の結晶の真下からも入射するため

演算結果はそれらの下層の２結晶の分布の間に分布することになり position histogramは Fig.5-(d) のように

なる。Position histogram は上方からのγ線の一様照射を仮定しているため上層の結晶のカウント数を多く描

いている。Fig.5-(d) では、反射材により光学的に孤立している部分ごとに分布がかたまってしまうのがわかる。

そこで、Fig.5-(b) の破線で示す部分の反射材を抜いて光学的に結合させることを考える。この場合、下層の

各結晶からのシンチレーション光はその結晶の真下だけでなく空気層で接する隣の結晶の真下からも入射

するため、position histogram上の分布は Fig.5-(e) に示すように光学結合をしている部分で寄り合う。下層結

晶同士の光学結合は上層結晶の分布も互いに広げる効果を与える。従って、Fig.5-(c) のような反射材位置

にすることによって Fig.5-(f) のように分布が均一で結晶識別が向上するような position histogramが期待でき

る。 
 

 
 
Fig.5 (a) １次元孤立型DOI検出器ユニットの反射材位置を横からみた図。(b) 光学結合させる部分（破線）。(c)
連結型 DOI 検出器ユニット。(d) – (f) それぞれ(a) – (c) のユニットへのγ線一様照射により得られる
1-dimensional position histogram。 

 

Fig.6は Fig.5-(c) の反射材位置を 4層DOI検出器ユニットに応用したときの反射材の位置である。孤立型

に対して、この状態を連結型と呼ぶ。Fig.6-(a) は 1, 2層目（Lower layer）と 3, 4層目（Upper layer）の反射材

位置を上から見た図を示し、Fig.6-(b) は期待される 2-dimensional position histogram の結晶領域の分布を

示す。 
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Fig.6 連結型DOI検出器ユニットの反射材挿入位置。(a) 下層 (1, 2層目)、上層 (3, 4層目) それぞれの反射

材位置を上から見た図。(b) γ線一様照射により期待される 2-dimensional position histogram。 

 

 

 

1-5. jPET-D4用 4層 DOI検出器ユニット --  連結型 

Fig.7 に連結型 4 層 DOI 検出器ユニットの構造を示す。検出器ブロックの段階では 3 段目結晶の表面状

態を粗面にすることで 2-dimensional position histogram上の結晶識別の性能を保ったが、連結型 4層 DOI

検出器ユニットでは反射材の位置で分布を操作することができるようになるため、結晶の表面状態を最適化

実験で上段結晶からの光量が一番得られた、すべて鏡面、という条件に変える。また、表面状態が同じ 1.5 

mol% Ce GSO結晶と 0.5 mol% Ce GSO結晶は区別がつかないので、1.5 mol% Ce GSO結晶の高さを 7.2 

mmに変えた。 

連結型4層DOI検出器ユニットの性能を評価するために18Fからのγ線(511keV)を一様照射した。得られた

2-dimensional position histogramをFig.8に示す。孤立型に比べ、結晶領域の分布が均一で結晶識別が向上

していることがわかる。Fig.9 にposition histogramのプロファイルの比較、Fig.10 にエネルギースペクトルの比

較を示す。 

 

 

 
 

Fig.7 連結型 4層 DOI検出器ユニットとその反射材位置。 
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        1,3層目（1.5mol% Ce GSO）                 2,4層目（0.5mol% Ce GSO）  
 
Fig.8 連結型 4 層 DOI 検出器ユニットへの 511 keVγ線一様照射により得られた 2-dimensional position 

histogram。 

 

 

 
              孤立型                             連結型  
 
Fig.9 孤立型と連結型の 2-dimensional position histogramのプロファイルの比較。 

 

 

  
              孤立型                             連結型  
 
Fig.10 孤立型と連結型の 2-dimensional position histogram のエネルギースペクトル、エネルギー分解能の比

較。 

 

 

ここで、孤立型と連結型の結晶判別性能について考察する。連結型の全結晶領域が 2-dimensional 

position histogram上で均一に分布し、孤立型では下層の結晶領域が均一に分布しその間に上層の結晶領
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域が現れると考えると、position histogram上のピーク間距離は連結型にすることで 1.5倍に増えることになる。

各結晶領域はPS-PMT出力信号の統計的揺らぎによりガウシアン分布を形成しているが、その標準偏差σは

PS-PMTへの入射光量Nの 1/2乗に反比例する。従って、連結型では孤立型の場合の 1/1.52の光量しか得ら

れないときもそれと同等の結晶判別能力を有すると考えることができる。このことは、連結型が検出器ユニット

量産時の検出器各要素の性能の揺らぎにも十分対応できる性能であることを表す。 

 

1-6. まとめ 

jPET-D4用の 256ch FP-PMTを使用した 4層 DOI 検出器ユニットに 16×16×4個の結晶素子を判別す

るために十分な性能をもたせることに成功した。次の課題として、時間特性の評価、量産に向けた検出器ブロ

ックの作成法の確立、1対の検出器ユニットでのデータ収集を行っていく。 

 

参考文献 

[1] 笠原竹博 他：「次世代 PET用DOI検出器最適化のための基礎実験」「次世代 PET用DOI検出器の最

適化」, 平成１4年度次世代 PET装置開発研究報告書, pp25-31, 2003 

[2] Takaya Umehara et al.：“Basic study on pulse height of distribution of DOI detectors constructed of stacked 

crystal element,” Conf. Rec. 2002 IEEE NSS & MIC, M10-29, 2002. 

[3] Takehiro Kasahara et al.：“Improvement of the depth of interaction detector for PET on full energy pulse 

height,” IEEE Trans. Nucl. Sci., vol.50, pp. 1439-1444, October 2003. 

[4] Naoko Inadama et al.：“Performance of a PET detector with a 256ch flat panel PS-PMT,” IEEE Trans. Nucl. 

Sci., in press, 2003. 

[4] Narimichi Orita, et al.： “Tree Dimensional Array of Scintillation Crystals with Proper Reflector 

Arrangement for a DOI detector,” IEEE Nuclear Science Symposium Conference Record, M7-114, Portland, 

Oregon, 2003. 
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（4-2） 小動物 PET 用 4 層 DOI 検出器 

 

津田倫明1）3)、村山秀雄1)、河合秀幸2）、稲玉直子1)、折田齊倫1）3) 

放医研・医学物理部1)、千葉大学・理学部2）、千葉大学・自然科学研究科3）

 
 

2-1. はじめに 

本報では、jPET-D4用 4層 DOI検出器ユニットでの反射材工夫をもとに新しく発案した 4層 DOI検出器

の原理と性能評価実験の結果を示す [1]。この検出器は単一結晶で構成され PS-PMT 出力信号の Anger

方式の演算のみで DOI 4層分の結晶識別を行う。その特徴を生かし、高計数率を必要とする小動物 PET用

DOI検出器として開発を進めていく予定である。 

 

2-2. 小動物 PET用 4層 DOI検出器の原理 

結晶素子 6×6 配列が PS-PMT に光学結合している検出器を考える。Fig.1-(a-1) は結晶配列を上から見

た図で、反射材を図のようにすべての結晶間に挿入すると各結晶からのシンチレーション光はその結晶の真

下から PS-PMTに入射するため、PS-PMT出力信号のAnger方式の演算より作られる 2-dimensional position 

histogramでは Fig.1-(a-2) のように各結晶を表す領域が均一に分布する。Fig.1-(b-1) に示すように 4結晶を

空気層により光学的に結合させると、各結晶からのシンチレーション光はその結晶の真下からだけではなく光

学結合している他の 3つの結晶の真下からも入射するため、position histogramは Fig.1-(b-2) のように 4結

晶ごとにかたまる。 

 

   
 
Fig.1 反射材挿入位置と対応する 2-dimensional position histogram。 

 

同様に、結晶 4 層分を考え各層の反射材を Fig.1 右の (a) のようにずらした位置に挿入すると、position 

histogram 上の各層の結晶は (b) に示すような分布になる。従って、DOI 検出器として 4 層を重ねた場合の

図は Fig.2 のようになることが期待される。ここで、結晶の表面状態は鏡面を考えている。検出器パラメータに

ついての基礎実験より、鏡面結晶はほとんどの光を入射方向と同じ方向に出力することがわかっている [2]。
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シンチレーション光は放射状に発生するためその結晶と光学結合している同じ層の 3結晶には光が広がるが、

それらの結晶から PS-PMT までは光は主に上下方向へ移動しあまり広がらないと考え、Fig.2のように 1層目

以外の結晶に対しても結晶領域の分布は保たれると考えられる。jPET-D4用 1検出器ブロックの最適化実験

の際、すべて鏡面結晶を使用した場合の 2-dimensional position histogramでは結晶領域が上下の結晶で重

なり、上段の結晶の波高分布も 1段目結晶と同等であったことも [3]、この考察で説明される。 

 

 
 
Fig.2 反射材挿入位置を工夫した 4層 DOI検出器へのγ線一様照射により期待される 2-dimensional position 

histogram。 

 

2-2. 小動物 PET用 4層 DOI検出器の性能評価実験 

小動物 PET用 4層 DOI検出器ユニットとして、Fig.3に示すように 1.42 mm×1.42 mm×4.5 mmの結晶

32×32×4配列を 52 mm×52 mmの Opening areaをもつ 256ch FP-PMTに光学結合させたものを考えてい

る。各層には Fig.1のように反射材が挿入されている。 

 

 
 
Fig.3 小動物 PET用 4層 DOI検出器の概念図。 

 

新しく発案した 4層DOI検出器を試作し性能評価実験を行った。0.5 mol% GSO結晶 16×16配列 4層分

を 256ch FP-PMTの中央にシリコンオイルで結合させ、各層への側方からの消滅放射線ファンビーム照射と

上方から結晶ブロック全体への一様照射を行った。セットアップをFig.4に示す。ファンビームは22Na点線源か

らの放射線を鉛スリットを通し 1 mm厚にし、BaF2検出器を対向させ同時計数をとることで消滅放射線を選ん

だ。一様照射実験では鉛を取り除き、検出器の上方から消滅放射線が照射されるようにした。256ch FP-PMT 

は、抵抗チェーンを用いて出力信号の数を 4 出力に減らしている。検出器パラメータは、反射材はmultilayer 
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polymer mirrors、GSO結晶の表面状態は鏡面（chemical etching）、各層間はシリコンオイル、とした。 

 

   
 
Fig.4 小動物 PET用 4層DOI検出器性能評価実験のセットアップ。（左）側方から各層へのファンビーム照射実

験。（右）上方からの一様照射実験。 

 

Fig.5はファンビーム照射実験で得られた各層の 2-dimensional position histogramである。波高分布で光

電イベントのみを選んでいる。各層の結晶領域が反射材位置の違いに応じて Fig.1 の理論通りにずれている。

4 層目の分布も 1 層目の分布とほぼ同じで、PS-PMT から離れていることによる影響はあまり見られない。

Position histogram上で各結晶領域外に分布しているイベントは、検出器内で散乱したイベントである。それら

は波高分布で光電イベントの領域に含まれるため波高値での識別はできない。エネルギー分解能は position 

histogram中央付近の 1結晶領域で 1層目から 11 %, 12 %, 13 %, 13 %である。 

 

 
 
Fig.5 側方からのファンビーム照射より得られた各層の 2-dimenshional position histogram。 

Fig.6左は一様照射実験で得られた 2-dimensional position histogramである。波高分布で光電イベントの
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みを選んでいる。4層分の結晶領域が識別できる。上方からの照射のため 4層目結晶での検出効率が高く、

他の層の結晶領域に比べ濃く現れている。Fig.6 右に中央付近のプロファイルを示す。検出器内散乱を起こ

したイベントがプロファイルの切れを多少悪くしているようであるが、結晶領域の弁別はできている。 
 

 
 
Fig.6 （左）上方からの消滅放射線一様照射で得られた 2-dimensional position histogram と（右）プロファイル。 

 

2-3. まとめ 

新しく考案した単一結晶からなる 4 層 DOI 検出器を試作し性能評価実験を行った。小動物 PET 用として

1.42 mm×1.42 mm×4.5mmの結晶で作り、抵抗チェーンで 256ch FP-PMTの出力を 4出力に減らしたにも

かかわらず得られた2-dimensional position histogramでは4層分の結晶識別ができた。今後、この検出器の

特性について更に深い分析を行っていく。 

 

参考文献 

[1] Tomoaki Tsuda et al.：“A Four Layer Depth of Interaction Detector Block for Small Animal PET,” IEEE 

Nuclear Science Symposium Conference Record, M3-13, Portland, Oregon, 2003. 

[2] Tomoaki Tsuda et al.：” Consideration on Various Conditions of Two-Dimensional Crystal Arrays for the 

Next Generation PET Detector,” Proceedings of The Third Korea-Japan Joint Meeting on Med. Phys., pp.318

－321, 2002. 

[3] Takehiro Kasahara et al.：“Improvement of the depth of interaction detector for PET on full energy pulse 

height,” Conf. Rec. 2002 IEEE NSS & MIC, M10-54, 2002. 
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（4-3） 256ch FP-PMT の性能評価 

 

稲玉直子 1)、村山秀雄 1)、河合秀幸 2）、折田齊倫 1）3) 、津田倫明 1）3) 

放医研・医学物理部 1)、千葉大学・理学部 2）、千葉大学・自然科学研究科 3） 

 

 

2-1. はじめに 

本報では、去年に引き続き jPET-D4で使用予定の 256ch FP-PMTの性能評価を行ったのでその結果を報

告する。今回は有効領域の端の性能を評価するため小動物 PET用の小さな結晶を用いた。また時間分解能

の測定も行った [1]。 

 

2-2. Light spread function 

256ch FP-PMT は浜松ホトニクスで最近開発され現在試供品のみが提供されている新しい光電子増倍管

である。52mm×52mmの opening windowに対し感度有効エリアは 49.0mm×49.0mmで 89％を占める。16

×16の multianodeは 3.04 mm間隔である。 

性能評価実験としてアノードの light spread function を測定した。前回中央のアノードの light spread 

functionが 256ch FP-PMTの前に実験で用いていた 16ch PS-PMT（浜松ホトニクス社製 型番 H6568MOD）

とほぼ同じであることを確認したので [2]、今回は中央と端のアノードを比較した。Fig.1-a) がセットアップであ

る。1.42 mm×1.42 mm×4.5mm の GSO 鏡面結晶を multilayer polymer mirrors で底面以外をくるんだ後

256ch FP-PMTに光学結合させ、137Csからのγ線(662keV)を一様照射したときの各アノード出力の光電ピー

クの値を測定した。結晶は一つのアノード列上を opening windowの端から 0.5 mmずつずらしていき、それぞ

れの位置で測定を行った。256ch FP-PMT との光学結合が空気の場合、シリコンオイルで結合した場合の結

果を Fig.1-b) に示す。各 light spread functionをそれぞれのピークで正規化して表している。端のアノードの

light spread functionは中央のアノードのものと同等であることがわかる。 

 

 
 
Fig.1 Light spread function測定の a) セットアップと b) 結果。 

 

2-3. 時間分解能 

256ch FP-PMT の時間分解能を測定した。1.42 mm×1.42 mm×4.5mm の LuYSiO5 (LYSO) 結晶を

multilayer polymer mirrorsで底面以外をくるんだ後256ch FP-PMTにシリコンオイルで光学結合させた。結晶

の Lu : Yの混合比は 9 : 1、表面状態は機械研磨による鏡面である。時間分解能は、BaF2検出器を対向させ
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同時計測することで 22Na からの消滅放射線を選び、256ch FP-PMT ダイノード信号の到達時間の揺らぎを

Time to digital converter (TDC) で測定した。BaF2検出器の信号は constant fraction discriminator (CFD) を

用いて光電イベントのみを選択している。Fig.2 に各結晶位置での測定結果を示す。隅のアノード上である位

置 eeb, eedの分布の半値幅は (517 ± 50) ps、その他の位置での半値幅は (366 ± 15) psであった。いくつか

の端のアノード上では、隅のアノードに似た分布を示した。時間分解能は感度有効エリアの端で少し劣化し

ているが良好な時間分解能と言える。位置 cc, cの測定結果に差がないことよりアノードの真上とアノード間に

またがる位置では時間特性の差がないと考えられる。分布のピークチャンネルの揺らぎは到達時間の揺らぎ

を表す。位置 eeb, eed以外の分布のピークチャンネルの揺らぎの標準偏差は±106 psだった。 

 

 
 
Fig.2 時間分解能測定。a) 結晶位置と b) 対応する信号到達時間の揺らぎ。 

 

2-3. 結晶識別能 

1.42 mm×1.42 mm×4.5mmの GSO結晶を 32×32配列にした結晶ブロックと 9×9×2配列の DOIブロ

ックで 256ch FP-PMT の端の結晶弁別性能を評価した。32×32 配列のブロックはすべての結晶間に

multilayer polymer mirrorsをはさみ、作成後の外形は48.5 mm x 48.5 mmであった。このブロックは感度有効

エリア全体にのるように、DOI ブロックは opening window の隅の方に、両ブロックともグリースなしで 256ch 

FP-PMT 上に置き、18F からの消滅放射線を一様照射した。得られた 32×32 配列ブロックの 2-dimensional 

position histogramを Fig.3に、position histogram上の中央と端のプロファイル、エネルギースペクトルを Fig.4

に示す。ROI1, 2, 3, 4のエネルギー分解能はそれぞれ 13%, 20%, 16%, 16%であった。 

 



 

 44

 
 

 
 
Fig.４ 1.42 mm×1.42 mm×4.5mmの GSO結晶を 32×32配列にした結晶ブロックのプロファイル、エネルギー
スペクトル。 

 

 

Fig.5 a) は DOI ブロックの反射材の挿入位置とそれによって得られるはずの 2-dimensional position 

histogram である。この反射材位置は jPET-D4 用 4 層 DOI 検出器の開発の過程で提案されたものである。

Fig.5 b) に得られた 2-dimensional position histogramを示す。 図の右下が 256ch FP-PMTの端にのせた結

晶を表す。Position histogram は Anger 計算のときに端での結晶の弁別が良くなるよう最適化をしている。

Fig.6は 256ch FP-PMTの端の結晶のプロファイルとエネルギースペクトルである。U1, U2, L1, L2のエネルギ

ー分解能はそれぞれ 15%, 16%, 15%, 13%であった。 

 

 

Fig.3 1.42 mm×1.42 mm×4.5mmの

GSO結晶を 32×32配列にした結晶

ブロックのγ線一様照射実験による

2-dimensional position histogram 
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Fig.5 a) 1.42 mm×1.42 mm×4.5mmのGSO結晶9×9配列を2段にしたDOI結晶ブロックの反射材挿入位置。
b) DOIブロックを 256ch FP-PMTの隅に設置しγ線を一様照射したときの 2-dimensional position histogram。 

 

     
 
Fig.6 1.42 mm×1.42 mm×4.5mmの GSO結晶 9×9配列を 2段にした DOI結晶ブロックのプロファイル、エネ
ルギースペクトル。 

 

 

2-4. まとめ 

1.42 mm×1.42 mm×4.5mmの結晶を用いて256ch FP-PMTの端での性能評価を行い良好な結晶識別性

能を確認した。それは、すでに市販されている 64ch FP-PMT と比較したときの特徴となると考えられる。また、

大きな有効感度エリアを持つにもかかわらず一番端のアノード上を除いた部分で均一な時間特性が得られ

た。端の時間特性も各アノードの増幅率を回復すれば同等になることが期待される。 
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(5) 検出器シミュレーション 
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１．はじめに 

DOI 弁別型 PET 装置 'jPET-D4'の研究開発プロジェクトが進行している [1-6]. DOI 検出器内のガンマ線

および可視光光子の振る舞いを解析することは検出器の能力に対する理解と設計の改善につながる．モン

テカルロシミュレーションを用いた検出器の研究はこれまでにもいくつかなされており[7, 8]、利用可能な

シミュレータもあるが，われわれは自由度の高いシミュレーションを行うために独自にシミュレータを開

発してきた．最初にモンテカルロシミュレータを開発した [9, 10]. これは，結晶内でのガンマ線の相互作

用によって発生する光子をすべて追跡し，PMT の出力信号を予測するものであった．このシミュレータを

用いて主に結晶素子のサイズや反射材の反射率などといった検出器の諸性質と検出能力との間の関係を

調べた．しかしこのシミュレータは正確であるが時間がかかる．結晶内の多重散乱の効果を調べる場合に

は，より高速なシミュレータが必要となる．そこでわれわれは，適当な近似を導入した高速なシミュレー

タを開発した．この報告では，このシミュレータおよび多重散乱のいくつかの解析結果について述べる． 

 

２．JPET-D4 で使われる DOI 検出器 

Fig. 1 は“jPET-D4”プロジェクトで研究が進められている最新の検出器構成を示している．ひとつの DOI

検出器ブロックは 1024 個の結晶素子から成り，各素子のサイズは 2.9mm x 2.9mm x 7.5mm である．これら

の素子が図に示すように 16 x 16 x 4 の 3 次元配列を形成している．各層では Fig. 1(a)および(b)に示すよう

に反射材が配置されている．検出器ブロックは底面を除いて全体が反射材で覆われている．底面は 52mm x 

52mm の面積をもつ，位置検出型 PMT（PSPMT）に光学的に接続されている． 

ガンマ線が検出器に入射すると結晶と相互作用を起こし，ガンマ線が結晶にデポジットしたエネルギー

に応じた数だけ可視光の光子を発生させる．発生した光子はある確率で PSPMT のアノードに到達する．

到達光子数の分布パターンは相互作用が起こった結晶素子位置に依存する．PSPMT は 256 チャネルのアノ

ード信号を出力し，それらが抵抗チェーン回路を経て４つの信号にまとめられる．これら４つの信号から

アンガーロジックに基づいて位置弁別変数 X,Y が計算される．この DOI 検出器のユニークな特性によっ

て，位置弁別変数は相互作用の結晶素子に依存して，XY 平面上において特有の局在を示すため，素子の

特定が容易に行える[5, 6]． 

さらに，この４層 DOI 検出器は，異なる濃度の Ce をドープした２種類の GSO 結晶を各層交互に用いて

いる．そしてシンチレーションの減衰時間が異なることを利用して，第２，第４層か，第１，第 3 層かの

区別ができるようになっている． 
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 (a) Bird’s eye view   (b) Optical material in the detector (cross section) 
Fig. 1: Structure of four-layer DOI detec

 

３．簡易シミュレータの内容と動作確認 

簡易シミュレータは，これまでに開発しているモンテカルロシミュレータで得られる光子到達確率を

用いる．すなわち，各結晶素子で相互作用を起こした場合の，各 PSPMT アノードへの光子到達割合を

あらかじめ調べておき，簡易シミュレーションでは，相互作用で発生した光子数にこの確率を掛けて各

アノードへの到達光子数の期待値とし，ポアソン分

布に従うようにばらつきをもたせて個々のアノー

ド信号を決定するというものである． 
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なお，このシミュレーションでは，以下のような

パラメータ設定を行っている．  
-Scintillator: Gd2SiO5Ce(GSO) 
 Light yield: 16,400 photons/MeV [11][12] 
 Refractive index: n=1.85 
 Linear Attenuation coefficient: 0.54 cm-1 
 Surface: chemical etching  
-Optical reflector 

Material: multiple polymer layers 
Reflectance: 96% 

-Inter-layer material 
Material: silicon oil 
Refractive index: n=1.45   Fig. 2: Procedure of the simplified simulation 

 簡易シミュレータとモンテカルロシミュレータの比較を行ってみた．511keV のガンマ線が 4x4x4の結晶に一

様に照射される場合を仮定した． Figure ３は位置弁別変数の 2次元ヒストグラムと，光出力の総和のヒストグ

ラムを表している．２つの結果がよい一致を見せているのがわかる．200,000 カウントのガンマ線を処理するの

に，Pentium-4 2.4GHz PCを用いた場合，モンテカルロシミュレーションでは約 5,508分かかるのに対し簡易

シミュレーションでは 約 17分で済んでおり，高速化の効果は明らかである． 
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Fig.３: 4x4x4の結晶構造の場合のモンテカルロシミュレータと簡易シミュレータとの結果の比較．  (a) 第２，第４層の位置弁別

変数ヒストグラム （左モンテカルロシミュレータ：右：簡易シミュレータ）  (b) エネルギーヒストグラム 
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  シミュレーション結果と実験結果との比較もいくつかの例について行った．実験では，662keV のガン

マ線を用い 10x10x4 の DOI 検出器ブロックに均一に照射しており，シミュレーションでもその状況をシミ

ュレートした．位置弁別変数の２D ヒストグラムの一例を示す．基本的パターンとしては類似のものが得

られている一方で，実験結果にはシミュレーションにはない不均一性が見られる．これは，PSPMT の不均

一な感度特性，抵抗チェーンの非対称性などが理由として考えられる． 
  

 

 

 

 
  

 

 Fig. 4: 2D position histogram of 1st and 3rd layer. Left: experiment measurement, right: simulation result. 

 
４．DOI 検出器における多重散乱特性 

 DOI 検出器内の散乱の分布について調べた．条件はす

べて 10x10x4 の結晶素子を用いた場合である． 

Fig. 5 は“ひとつのガンマ線入射に対して相互作用が起

こった結晶素子の数”に関するヒストグラムを表してい

る．この計算では，ひとつの結晶素子内で複数回の相互

作用が起こった場合でも，それは１つの結晶素子と考え

る．このグラフから，すべての相互作用が１つの素子内

で起こる割合は全体の 60％であることがわかる．逆に２

つ以上の素子で相互作用を起こす割合は 40％である． 

 

Figure 6 (a)-(d) は２つの結晶素子にわたってガンマ線が相

互作用した場合の X，Y の２Ｄヒストグラムを表している．ガンマ線は結晶ブロック上面のある１箇所に，

結晶に対して垂直に入射している．この図で，黒い点は各イベントに対する最終的な位置弁別変数を表し

ており，グレイの円は，フラッドソースが検出器の上に置かれた場合に得られるであろう２D ヒストグラ

ムの模式図を表している．ここで示した図は，いずれも 1 回目の相互作用が第 3 層で起こった場合を扱っ

ている．そして，２回目の相互作用が第１層で起こる場合から第４層で起こる場合までの４つに分けて，

それぞれ図の(a)-(d)に示している．この図に示すように，各ヒストグラムの図の左横に散乱の仕方を模式

図で表している． 
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Fig. 5: Distribution of the number of crystals elements

 (GSO) in which interactions take place. 

多重散乱によって，位置弁別変数が入射位置から大きく広がることがわかる．とりわけ(a) や (b)のよう

な前方散乱の場合に分布は大きく広がる．Fig. 6 (c)ではストリーク状のパターンが見られる．これらのス

トリークはクラスター（グレーの円）を通る線付近に現れている．また，Fig. 6(d)では，パターンの広が

り方が他と比べてあまり大きくない．これは，後方散乱の場合，最初の相互作用で大きなエネルギーを落

とすため，これによる光出力が支配的になるためと考えられる． 
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(a) 3rd layer -> 1st layer                     (b) 3rd layer -> 2nd layer 

 

     
(c) 3rd layer -> 3rd layer                       (d) 3rd layer -> 4th layer 

Fig. 6: 2D position histogram of 1st and 3rd layer in the case 10x10x4 crystal array. All interactions of gamma ray take place over two crystal 
elements.  

 
Figure 7 は，すべてのイベントのエネルギースペクトルを示している．実線，○，□はそれぞれ，トー

タル，相互作用 1 回のイベント，相互作用２回のイベントを表している．もし低エネルギーカットのため

のしきい値をこのグラフ横軸の１７付近に設定すると，このしきい値以上の高エネルギーの比率は 63.1％

となる．この高エネルギーの中に含まれる多重散乱イベントは 34.3%となる． 
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Fig. 7:  Energy spectrum:  Total events (total), single interaction events (Single interaction), and Multiple interaction events (Multiple 

interaction). 
 

５．結論 

次世代 PET で用いられる 4 層 DOI 検出器の簡易シミュレータを開発した．これにより検出器内での多

重散乱の効果を調べることが可能になった．今回対象とした４層検出器の場合，全体のカウントのおよそ
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40％が多重散乱イベントであることがわかった．このシミュレータは，位置弁別アルゴリズムの開発や位

置弁別の精度評価などに利用できる[13, 14]． 
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（6）検出器素子校正 

吉田英治 

放射線医学総合研究所 医学物理部 

 

1． はじめに 

次世代PETプロジェクトで開発中のDepth-of-Interaction (DOI)検出器[1,2]はGd2SiO5:Ce (GSO)結晶を 16x16x4

段の多層にくみ上げPS-PMTで出力を得た後、重心演算により 2次元（以下 2次元ポジションヒストグラムと呼ぶ。）

上にイベントを投影しガンマ線が相互作用した結晶位置の識別を行う。GSOは他の高性能PET装置で採用されて

いるLu2SiO5:Ce (LSO)より実効原子番号が低く、本検出器のように微小な結晶を細密に組み上げた場合、一度の

相互作用で光電吸収されるとは限らず、複数の結晶素子と相互作用を起こす結晶内多重散乱の影響が無視でき

なくなる。したがって分解能のよい画像を得るためには精度のよい位置弁別が必要である。 

従来の PET 装置で用いられる 2 次元検出器は結晶素子が存在する領域がマップ上において規則的に等間隔

で分布しているため、位置弁別手法はマップデータの谷の部分を検索しこれらをつなぎ合わせることで領域を確定

し位置弁別を行ってきた。DOI検出器は層ごとにマップへ反映されるパターンが異なり、これらの重ね合わせとして

投影される。結晶内多重散乱成分は位置弁別については不確定領域なので分解能を優先させる場合は取り除く

必要があるが、結晶領域も可能な限り広く取る方が好ましい。そこで統計的クラスタリングで利用されるガウス混合

モデル(MGM)[3]を DOI 検出器がガンマ線の相互作用した結晶の弁別に利用する。MGM によるクラスタリングを

行うことによってガウス分布に起因した領域を可能な限り利用して結晶位置を弁別することができると思われる。 

 

2． ガウス混合モデル 

MGM においては、実測データから各クラスタを構成するガウス分布の平均、分散および各クラスタの存在確率

（事前確率とも呼ばれる。）を推定する。p(x|j)を j クラスタから値 xが出力される確率、P(j)を j クラスタが存在する確

率、Mをクラスタ数とすると、xが出力される確率 p(x)は 

∑=
M

j
jPjxpxp )()|()(           (1) 

となる。p(x|j)はガウス分布を仮定することから 
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となる。ここで µ と Σ はそれぞれ各クラスタ固有の平均と共分散であり、D は実測データの次元である。次式で示し

た Bayes定理を適用することで、出力 xが j クラスタに属する確率（事後確率）を求めることができる。 

)(
)()|()|(

xp
jPjxpxjP =                (3) 

MGMで推定するパラメータ µ, Σ and P(j)はMGMの尤度 

∏=
n

nxpL )(          (4) 

を最大にするような値を EM アルゴリズムの繰り返し処理から得る。2 次元ポジションマップは結晶素子数に応じた

ガウス分布の重ね合わせとして表わすことができるので、MGM を用いたクラスタリングを行うことによって結晶位置

弁別を行った。 
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3． MGM による結晶位置弁別手法 

3.1 2 次元ポジションヒストグラム 

今回利用したDOI検出器はPMT面から数えて

1,3 層に 1.5mol%:Ce、2,4 層に 0.5mol%:Ce の結

晶素子を利用している。Fig.1 に 4段の DOI検出

器から得られる2次元ポジションヒストグラムを示す。

2次元ポジションヒストグラムは 1,3層及び 2,4層

にセリウム濃度の異なる結晶を用いて減衰時間

の違いから 2つのヒストグラムに分ける。2次元ポ

ジションヒストグラムはガンマ線と相互作用した結

晶の位置によって投影される領域が異なり、光子

数や光電子数のばらつきによる統計的な広がりを

持つ。1 つのブロックに注目すると、8 つの島が結

晶位置に起因する領域をあらわしている。ブロック

の中心に対して近い 4つの領域が DOI層の高い

結晶に対応し、遠い 4つ領域は DOI層の低い結

晶に対応する。また結晶内多重散乱がマップ全体

に分布しているのがわかる。これは一度コンプトン

散乱を起こしたガンマ線がブロック内の他の結晶ともう一度相互作用を起こし光電吸収された場合に起こる。結晶

内多重散乱成分は２回の相互作用によって結晶に付与したエネルギーの比によってマップ上に投影される位置が

決定し、相互作用した順番は判別できない。また多重散

乱成分は結晶領域と重なる部分がありこれらは 2次元ポ

ジションヒストグラム上では削除できない。 

 

0.5  mol%: Ce 

1.5  mol%: Ce 

１ ブロック 

0.5  mol%: Ce 

1.5  mol%: Ce 

１ ブロック 

Fig. 1 2D ポジションヒストグラム 

3.2 結晶位置弁別 

Fig.2 に MGM による結晶位置弁別手法を示す。

2Dポジションヒストグラム全体を一度にMGMによるク

ラスタリングができれば最善ではあるが一度に 3,000

近いパラメータの見積もりが必要であり実用的ではな

い。そこでまず、ガンマ線の一様照射で得られた 2D

ポジションヒストグラムに対して DOI 検出器の基本要

素であるブロックごとに領域を分ける。切り出したブロ

ックごとにエネルギー弁別、一様に分布している多重

散乱成分の削除を行った後、MGMによるクラスタリングを行って個々のクラスタが持つガウス分布の平均と分

散を得る。各ピクセルにおける事後確率をガウス分布から計算し、事後確率が最大のクラスタでマップ全体を

ラベリングすることによって結晶弁別用の Look-Up-Table (LUT)を作成することができる。テーブル参照方式

を用いることによって従来の回路系をそのまま利用できる。 
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Fig. 2 フローチャート 
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4. 結果と考察 

4.1 結晶位置弁別 

 Fig.3 にブロック切り出しの結果を示す。ここでは 1,3 層のヒストグラムのみ示した。切り出しの手順はヒスト

グラム上でイベントの存在する領域を長方形で区切り、この中をブロック数分に等分する。得られた X 及び Y

方向への線分を近傍の領域を利用してヒストグラム化し最適な位置に移動させる。1 ブロックを示す長方形の

1 切片に対してもこの操作を行いブロックに分割する。切り出されたブロックに前処理を行っても多重散乱成

分は完全に取り除くことができない。結晶内多重散乱成分が 1 つのクラスタと認識されてしまいクラスタリング

が収束しないことが多発した。これに対処するためにMGMを 2段階で行った[4,5]。Fig.4に示すように、1段階目

のクラスタリングにおいてガウス分布の平均のみを決定する。ガウス分布の形状から結晶中心と判断されたクラスタ

を順次固定していきクラスタリングを繰り返す。8 つの結晶素子の存在する領域がすべて取得できた場合、1 段階

目のMGMで得られたガウス分布の平均を固定して、共分散と事後確率のみの推定を 2段階目のMGMによるク

ラスタリングで行った。この際、結晶内多重散乱成分も 1 つのクラスタとみなし、クラスタ数は 9 とする。図中の楕円

は MGM により推定された共分散楕円の 3倍として示した。なおクラスタリングに利用したイベント数は 10000 であ

る。 

Fig. 3 ブロック切り出し 

a-1) a-2)

a-3) b)

a-1) a-2)

a-3) b)

Fig. 4 MGM 結果 a) first step b) second step 

Fig. 5 結晶弁別用 LUT 例 (左：閾値 3σ 右：閾値なし) 
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MGM の結果からヒストグラム上の各ピクセルでの事後確率を計算し、事後確率が最大のクラスタ番号で領域を

ラベリングすることによってLUTを作成した。Fig.5に中心の 36ブロックを利用した結果を示す。左の図は領域の閾

値をそれぞれのクラスタの持つガウス分布の 3σで制限した場合であり、右の図は閾値を設けない場合である。そ

れぞれの LUTは 1ブロック内での結晶素子ごとに色分けしてある。 

 
4.2 結晶位置弁別の妥当性 

 本手法の位置弁別精度を評価するために次世代 PET プロジェクトで開発した DOI 検出器シミュレータ[6]

を用いたシミュレーションを行った。評価指針

としてガンマ線が結晶と相互作用した位置と

LUT を参照することで見積もった結晶の中心

位置との水平距離を誤差距離として定義した。

Fig.6 に結晶弁別用 LUT 作成のための閾値

を変えた際の平均誤差距離と領域を絞ること

によって生じるデータ損失率の結果を示す。

個々の結晶領域をガウス分布のσによって制

限することによって結晶内多重散乱成分をあ

る程度カットできるので位置弁別精度は向上

するがその分データ損失率が増大する。した

がって本手法は感度重視および分解能重視と利用目的によって適宜パラメータを調節することが可能であ

る。 
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Fig. 6 LUT の閾値を変えた際の平均誤差距離とデ

ータ損失率の変化 

4.3 計算時間 

 本手法を用いて 36ブロックの結晶領域を決定するのに要した計算時間は Pentium4 2.0Gの CPUを利用し

て約 2時間であった。したがって検出器モジュール 1つ当たり 5時間ほど時間がかかることになる。この時間

のほとんどを占めるのがMGMの第 1段階にあたる。しかし、MGMの第 1段階は実質ピーク検出をおこなっ

ているのと同等であるため、ピーク中心検出の精度は落ちるものの従来のカウントが最大になるピクセルを検

索する手法をMGMの第 1段階と置き換えることで計算時間が 1/20程度に改善する。Table 1にMGM法と

従来のピーク検索を取り入れた簡易MGM法の比較を示す。簡易MGM法の方がわずかに平均誤差距離が

大きいが位置弁別精度についてもMGM法とほぼ同程度である。 

 

Table 1 MGM法と簡易MGM法の比較 
MGM 法 簡易 MGM 法 

LUT の閾値 平均誤差距離 
(mm) 

データ損失 
(%) 

平均誤差距離 
(mm) 

データ損失 
(%) 

1σ 1.36 80.3 1.36 80.4 
2σ 1.50 54.8 1.51 54.9 
3σ 1.75 42.9 1.76 42.7 
4σ 2.05 35.2 2.07 34.7 
5σ 2.34 27.8 2.36 27.3 
6σ 2.56 21.9 2.59 21.4 
Unlimited 3.11 0 3.11 0 

 

 

 54



 

5. まとめ 

 本稿ではMGMによるDOI検出器の結晶弁別用LUT作成方法を示した。本手法を用いれば、感度重視、

分解能重視と目的に応じて 1パラメータで位置弁別用 LUT を制御することが可能である。今後は、端のブロ

ックの結晶位置弁別や、位置弁別用 LUT を利用してエネルギーの補正手法の検討を行う。また結晶内多重

散乱成分が再構成画像にどのような影響を与えるかの評価する必要がある。 
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(7) 術中コインシデンスイメージング検出器の開発 

 

山本 誠一 

神戸高専電気工学科 

 

１．はじめに 

 従来、腫瘍に集積する F-18-FDG などのポジトロン核種を検出しながら手術を行うポジトロンガイド下の手術

においては、511keV の消滅ガンマ線がバックグランド計数となり、ポジトロン核種のみを検出することは困難

であった。ポジトロンのみに感度を有するプローブやイメージング装置も開発されつつあるが、それらの検出

器を用いても腸部のように細長い臓器やリンパ節のような小さな器官においてはポジトロン核種の存在する場

所と範囲を特定することが困難であった。これらの問題を解決するために術中コインシデンスプローブを開発

した[1]。このコインシデンスプローブは対向する 1対のガンマ線検出器を大型のピンセットの両端に配置し、

その間で同時計数を行う。同時計数を行うので、対応する臓器のポジトロン核種すなわち腫瘍が対向する検

出器を結ぶ線上にあるときのみ計数を得ることができる。今回このコインシデンスプローブを発展させた形の

術中コインシデンスイメージングプローブの開発を行った。 

 

２．術中コインシデンスプローブ 

コインシデンスプローブの概念図を Fig.1（左）に示す。プローブは 2 個のシンチレータ、光ファイバー、2

本の光電子増倍管（PMT）、同時計数回路で構成した。シンチレータはガンマ線シールドに入れ、大型ピンセ

ットの先端部に配置した。この 2 つのシンチレータの間にポジトロン核種が位置するときのみ同時計数が得ら

れる。シンチレータの出力は光ファイバーで PMT に導かれる。PMT の出力は同時計数回路により同時に到達

した信号かどうかを判別し、同時の場合のみパルスを後段の表示回路に出力する。 

     

Fig.１ 術中コインシデンスプローブの概念図(左)と写真(右) 

Fig.1（右）に開発した術中コインシデンスプローブの写真を示す。シンチレータには発光量の多い LSO を

採用した。性能評価の結果この術中コインシデンスプローブは、LSO の自然放射能に起因するバックグランド

計数が 0.5cps 程度存在するが、周辺に存在する 511keVγ線の影響をほとんど受けることなく対向する LSO

間の同時計数を測定可能であることが明らかになった[2]。 

 

３．術中コインシデンスイメージング検出器 

 この術中コインシデンスプローブに、村山らが考案した深さ方向の位置弁別可能（DOI）な検出器の手法[3]

を組み合わせた術中コインシデンスイメージング検出器の概念図を Fig.2（左）に示す。1次元の GSO-DOIブ

ロック検出器の発光を側面から 4回路内蔵 PMTで読み出す。4回路の 2回路ずつに DOI検出の原理を用い

ることでブロックを弁別する。対向する検出器ブロック間で同時計数し平面画像を作成する。この構成により
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対向する DOI 検出器で挟さんだ部分の腫瘍をイメージングできる。DOI 検出器間の距離を任意に変更するこ

とが可能であるので大腸やリンパ節などを容易に挟み込むことが可能となる。開発した術中コインシデンスイ

メージング検出器の写真を Fig.2(右)に示す。 

     

Fig.2 術中コインシデンスイメージング検出器の概念図(左)と写真(右) 

開発した術中イメージング検出器のシンチレータとしては、5mmx10mmx5mm の GSO を１検出器あたり 2 行 x4

列の 8 個用いた。隣接する 2 列のシンチレータの先端部は光学結合し、それ以外は光学的に独立させ DOI

検出器を形成した。１検出器あたり 8個の GSOは浜松ホトニクス社製４連 PMT(5mmx10mm４チャンネル内蔵)に

光学結合した。２つの検出器の４チャンネルの出力はそれぞれ重み付け加算し、２次元分布の X 方向と Y 方

向として表示した。Fig.3(左)に得られたポイントソースに対するサイノグラムを、Fig.3 (右)にポイントソース

を移動して得られたサイノグラムを示す。各 GSOに対するスポットがほぼ弁別できた。 

          
Fig.3 ポイントソースに対するサイノグラム(左)とポイントソースを移動して得られたサイノグラム(右) 

 

４．まとめ 

 2x4の GSO-DOI検出器を２つ対向させた構成のコインシデンスイメージング装置を開発し、サイノグラムを得

ることができた。サイノグラムの GSO に対応するスポットはほぼ弁別できたのでアドレス変換テーブルを用いる

ことによりリアルタイムで検出器間のポジトロン濃度を画像化できるものと考えられる。 

 

参考文献 

[1] Higashi, T., Yamamoto, S., et al.: presented in EANM meeting, 2003 

[2] Yamamoto, S., Higashi, T., et al. contributed to Phys. Med. Biol. 

[3] Murayama, H., Ishibashi, H., et al.: IEEE Trans. Nucl. Sci., 45, pp.1152-1157, 1998
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(8) 検出器信号処理回路 
 

渡辺光男 

浜松ホトニクス株式会社 中央研究所 
 
1．はじめに 

 高感度・高解像度・高計数率特性をもつ次世代 3D PET 装置の開発に向け、検出器信号処理回路の検討

を行っている。検出器は、4層のGSOアレイ（クリスタルエレメントサイズ：2.9 x 2.9 x 7.5 mm）と 16 x 16マルチ

アノードタイプの薄型位置検出型光電子増倍管（256ch Flat Panel PS-PMT）から構成される DOI検出器から

なり、システム全体で 120 検出器が使用される。今年度、実機回路の設計製作に向け検討を行った。また、

PS-PMTのアノード出力不均一性を補正する回路を付加した ASIC回路を開発し、性能評価を行った。 

 

2．検出器信号処理回路 
Total 120 pcs
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Fig. 1 次世代 PET検出器信号処理回路全体構成図 

 

 Fig. 1 にシステム全体の検出器信号処理回路の構成を示す。検出器ユニットは、４層 GSO アレイと 256ch 

Flat Panel PS-PMTからなる DOI検出器ユニットとその検出器からの出力信号を増幅及び変換して後段の同

時計数回路に送り出す検出器信号処理回路から構成される。検出器ユニットからの出力信号は、ユニット毎

に対応する Position Analyzer (PA) 回路に送られ、γ線入射のタイミング検出、クリスタルセグメント検出、エ

ネルギー弁別処理が行われる。Bank OR回路では、体軸方向に並んだ５個の検出器ユニットに対応する PA

回路からの信号を受けて、バンク信号としてまとめられ、シリアルデータに変換された後、同時計数回路に送

り出される。γ線入射のタイミング検出にはタイムスタンプ方式を採用しており、各検出器の時間検出タイミン

グはシステム全体で同じでなければならないため、Timing Generator 回路によって基本クロック信号を発生さ

せ、全ての検出器回路に分配している。メンテナンス時、検出器がガントリーに設置された状態でも検出器調
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整が可能なように、各 PA及び Bank OR回路は Detector Control IF回路を介して PC104（ボード PC）と接続

されており、外部からゲイン・Map・タイミング等の検出器調整が容易に行える構成となっている。 

 PA回路に関して、64ch Flat Panel PS-PMTを検出器とし、重心位置演算によるクリスタル弁別及びエネルギ

ー弁別、2 nsec時間分解能タイムスタンプ方式によるタイミング出力を持つ回路基板を開発し、ほぼ設計通り

の動作性能が得られていることを確認している。Fig. 2にそのPA回路基板の写真を示す。現在、DOI検出器

に対応した回路の設計検討を進めている。 

 

 
 

Fig. 2  Position Analyzer 回路基板 （但し DOI検出機能は未対応） 

 

３．ASIC 回路 

 検出器ユニットのプリアンプ回路として、256ch PS-PMTのアノード出力不均一性を補正する回路を付加した

ASIC 回路の開発を行ってきた。本年度、その試作チップが完成し、基本的動作の確認を行った。主な仕様

を Table 1に示す。チップの入力チャンネル数は 64チャンネル、出力は位置演算用４チャンネル及びエネル

ギー・タイミング用に１チャンネルとなっており、256ch PS-PMTにおいては検出器ユニット当たり 4チップ使用

することになる。タイミング特性に重要な増幅回路の帯域は 70MHz以上を実現している。Fig. 3に回路ブロッ

ク図を示す。各アノード出力は、初段アンプで電流増幅され、可変ゲインアンプでアノード毎の出力不均一を

調整した後、Summing Matrix回路を介して位置演算用の４端子出力に変換され、差動信号として出力される。

また、PMT 面板での光拡がりによる位置分解能劣化を抑えるため、クランプアンプにより不必要な信号をカッ

トする回路が付加されている。その他、タイミング検出及びエネルギー信号用の高速な総和出力、ゲイン調整

のための外部インターフェイス機能も付加されている。Fig. 4 にチップレイアウト図を示す。チップは 19mm□

の 144pin CQFPにワイヤーボンデイングされている。 
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Table 1 ASIC 回路の主な仕様 

        項目                仕様    ＿＿＿＿＿＿            

 

   信号処理回路 入力チャンネル数  64 チャンネル  

    入力インピーダンス  50Ω以下（DC～70MHz）  

    入力信号レンジ  0～25pC    

    出力チャンネル数  4 チャンネル（位置演算用）  

       1 チャンネル（Timing，Energy） 

    帯域   70MHz 以上（高速部）   

       30MHz 以上（低速部）   

機能  各チャンネルの信号増幅度の可変機能   

    各チャンネルのノイズ信号カットレベルの可変機能  

    上記調整を ASIC 外部から制御できるインターファイス機能 

形状  寸法   19mm□   

    パッケージ  144pin CQFP  

            

 
Fig. 3 ASIC回路ブロックダイアグラム 
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Fig. 4 ASIC回路チップレイアウト 

 

 信号の入力レンジは、発光量の異なるシンチレータに対応できるように、初段のアンプゲインを１：10 で切替

えることにより、0～25pCの広いレンジを確保している。入力端子に立ち上がり時間 3.9 ns、入力電荷量 25 pC 

のテストパルスを入力し、その出力波形を測定した。結果を Fig. 6に示す。初段のゲインは 1倍、各チャンネ

ル毎のゲインは初期値に設定した。図より良好な出力特性が得られていることがわかる。また、位置演算用出

力に関しても、入射信号のアノード位置に対応した位置出力が得られていることを確認した。 

 

           
 

Fig. 6 テストパルスによる ASIC回路の出力特性  （左：入力波形 右：出力波形） 

 

４．まとめ 

 4層 DOI検出器を使用した次世代 PETの検出器信号処理回路の構成と検出器ユニットの ASIC回路につ

いて報告した。全体構成はほぼ設計が終了し、各回路基板の開発を進めている。ASIC 回路は、試作チップ

において基本的な動作が確認できた。今後、実際の検出器信号による評価を行っていくとともに、検出器ユ

ニット回路としての設計試作を進めていく予定である。 
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(9) フロントエンドエンコーダ ASIC の開発 

 

東京大学人工物工学研究センター 高橋浩之 

東京大学大学院工学系研究科システム量子工学専攻 Yeom Jung Yeol, 雨宮邦招, 中沢正治 

 
１. はじめに 

 東京大学においては、ROHM0.35umCMOS 技術を用いて、次世代 PET に必要な ASIC 開発を行っているが、

現在までにゲインの低い光検出器においても利用可能な高性能プリアンプ ASIC、4 レベルのディスクリミネータを

内蔵した ASIC、動作周波数 100MHzで動作する波形サンプリング型 ASICおよび、フロントエンドエレクトロニクス

モジュール間での信号線の本数を減らすことを目的としてデータ線への集積度を高めたシステムを構築するため

のエンコーディング法の検討などを行っている。ここでは、これまでに試作してきたチップの結果について簡単に示

す。 

 

２． 高分解能 PET 

 次世代 PETについては、DOI検出器を必要とするために、ボクセルサイズを小さくすることが必要であるが、これ

は同時に素子数を飛躍的に増加させることとなる。この問題に対処するためには、効率が高く高速なシンチレータ

からなる検出器を適切な大きさのボクセルサイズで用い、集積度の高いエレクトロニクスを用意するのが、通常とら

れるアプローチである。一方、ボクセルサイズを小さくとって高空間分解能を狙うと、エレクトロニクスの負担が大きく

なるので、検出器側で何らかの工夫が必要となる。この点を抑えるために、PSPMT を用いてボクセル間のクロスト

ークを利用して３時限情報を２次元マップに展開する位置読み出し法が次世代 PET開発においては中核として進

められているが、PET装置全体の性能に占める PSPMTの性能・価格の割合が大きく、小型・高分解能化を図る上

では、問題点も残っている。PSPMT以外の検出器を用いる選択肢としては、近年発達しつつあるAPD[1-2]の利用

が考えられる。APDはシリコンの薄板であるため、511keVのγ線に対してはほぼ透明であり、γ線検出素子である

シンチレータを小さなボクセルとし、これに取り付けて多段構造として読み出しを行うことで、深さ方向の情報も比較

的容易に得られる。しかし、個々のボクセルのデータを独立に読み出すと、巨大なエレクトロニクスが必要となる。

ハードウェアの観点からは、読み出しチャンネル数の増大は装置の複雑化と共に、メンテナンスの問題や消費電

力など多くの問題を伴うので、一個の APD あたりに異なる減衰時定数を有するシンチレータを重ねて用い、減衰

時定数の差から深さ方向の位置を求めることが考えられる。しかし、動物用 PET などで近年要求の高まっているサ

ブミリメートルオーダーの空間分解能を実現に際しては、一つのイベントに対してシンチレータ間にまたがる信号分

布を避けることは困難である。細分化したピクセルから得られる信号分布から位置情報を取り出すためには、何ら

かの演算を必要とする。これまでに次世代 PET において行われてきた方式では、位置敏感型光電子増倍管

（PSPMT）を利用した電荷分割法により、アナログ信号に直接アナログ演算を施し、その結果をルックアップテーブ

ルを用いて適当な座標に変換しなおすことで、シンチレータの発光分布の重心位置が求められてきた。しかし、こ

の手法は、アナログ信号を直接取り扱うために、位置分解精度が信号の大きさに大きく依存し、アバランシェフォト

ダイオード(APD)など、PMT に比較して増幅度が小さく雑音レベルの大きな光検出デバイスに対して適用すること

は困難である。また、シンチレータの発光は指数関数型の減衰波形を示すため、この減衰時間により、位置演算の

スループットが制限され、計数率特性に大きな制約を課してしまう点などの問題もある。この点について改善を施

すために演算のスループットや演算精度がシンチレータや光検出器の特性により制約を受けることのない、従来と
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は一線を画するアナログ－ディジタル－アナログ変換（ADA)に基づく高速分散信号処理法を新たに考案した。こ

の手法の原理については、以下において詳述するが、ピクセルサイズを小さくとりアレイ化することが容易な APD

を組み合わせた新しい PET装置を実現する上で本質的に高分解能・高計数率特性を両立させることを可能とする

ものである。 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
APD と直接接続することの可能な CMOS ASIC については、大規模集積回路設計教育研究センター（VDEC)

のツールを用いて設計開発を進めており、低ノイズ・高速プリアンプ部分について、改良を重ね、図２に

示すように等価雑音電荷(ENC)が 400 電子以下で立ち上がり時間が 10ns と、一般に普及している ORTEC 社

の 142 型などディスクリート部品を用いた市販品などよりも性能が高く、実用に十分耐える素子の開発に

成功している。 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

図 1 PMTベースのシステムと APDベースのシステムの比較 

ENC vs. Shaping Time

0

2000

4000

6000

8000

10000

0 2 4 6 8 10

Shaping time (us)

E
N
C
 (
rm
s:
e
-
)

図 2 試作したプリアンプの等価雑音電荷 

青は初期素子の特性、緑は改良後の素子の特性

ディスクリート素子による 

フロントエンドエレクトロニクス 

シンチレータ 

光電子増倍管 

APD 

ASICチップ 
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 このようなプリアンプを 16 チャンネル集積し、波形整形ならびに、４レベルの波高値弁別器を集積し

た ASIC の設計製作を行い、図 3に示すようなチップの動作を確認している。 

 

 

 

図３ 16 チャンネルフロントエンドエレクトロニクス用チップの構成 

 

図 4 に試作した ASIC の写真と測定の様子を示す。 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 高分解能の PET 装置を実現するためには、このような基本的なモジュールを組み合わせるだけでは十分

ではなく、APD ピクセル間の信号分布を用いて各シンチレータの発光量を求め、そこから実際にγ線の入

射した位置を重心演算等を利用するなどして求めることが必要になる。一つのアプローチとしては波形サ

ンプリング用の高速 ADC をチップ上に搭載して波形情報をワンチップで得てしまう方法が考えられ、実際

にチップの試作に成功しているが[3]、我々は、以下のような方法についても検討を行っている。前述の

ASIC におけるディスクリミネータを異なる信号レベルに対応させて各チャンネルあたりに複数個用意す

ることで、粗いアナログ－ディジタル変換を実行する。原理的には、その結果得られたディジタル値を基

にディジタル演算を実施することで、重心演算をはじめ、さまざまな演算が可能ではあるが、数 10ns と

いう高速な演算を実現するためには、比較的大規模なシステムを必要とする上に、信号同士の同期を取ら

なくてはならないことになるため、高速の分散信号処理には適さない。そこで、得られたディジタル値か

ら再度ディジタル－アナログ変換を施し、数 10ns 程度の極めて幅の狭いアナログパルスを生成する。こ

図４ 試作した素子の測定の様子(左）及びディスクリミネータの出力信号（右上）と波形

整形後の信号（右下） 
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れを用いて、LCR 等の受動素子のネットワークからなるハードウェアによるアナログ演算により位置を求

めることを考案した。このような手法による演算を、アナログ－ディジタル－アナログ(ADA)演算と呼ぶ

こととする。以上の原理を図 5に示す。本手法の本質的な点であり従来の単純なアナログ演算と異なるの

は、一度、検出器の信号をアナログ－ディジタル変換によりディジタル化している点にある。一般にアナ

ログ演算の精度は雑音によって支配されるため、検出器信号を直接扱うような構成をとると、チャンネル

数を増やした場合、検出器や増幅器に由来する雑音が積み重なるため、大規模化には限界があった。本手

法においては、いったんアナログ信号をディジタル化しているので、無信号時の雑音を完全落とすことが

できる他、信号に対しても量子化の単位以下の大きさの雑音を完全に落とすことができる。また、ディジ

タル化した後に、短いパルスをもつアナログ信号に再度変換することにより、幅の広いアナログパルス信

号を短くすることができるので、演算マトリクスを占有する時間を最小にすることができる。たとえば、

シンチレーション検出器は一般に立ち上がり時間は短いが減衰時間は長いので、アナログ信号をそのまま

用いて抵抗線による電荷分割などのアナログ演算を行うと、信号パルス幅が長い場合、容易にパイルアッ

プが生じてしまうが、本手法によれば、入力信号の立ち上がり時間さえ短ければ、立ち上がり部分でタイ

ミングをとってから幅の狭いパルスを発生させることで、その後の信号のテールの影響は実質的にカット

される。つまり、異なるシンチレータ素子間におけるパイルアップなどの問題は大幅に抑制されることに

なる。このため、減衰時間の長いシンチレータを等価的に高速化させることにもつながるものである。ハ

ードウェアアナログ演算マトリクスの部分において複数のアナログ信号に演算結果がエンコードされる

が、この信号出力については、外部においた高速アナログ信号処理回路において、再度処理して、必要な

情報を取り出すことになる。もっともシンプルな重心演算を行うハードウェアアナログ演算マトリクスと

しては、抵抗ラダーを用いればよい(図 6）。この場合、電荷分割法の原理と同様に抵抗ラダーの両端 A,B

に接続した増幅器に分配される電荷の比から、重心位置が求まることになる。このような抵抗ラダーのよ

うな演算器は、スケーラブルであり、一個の ASIC の抵抗ラダーの片側を別の ASIC の抵抗ラダーとシリー

ズに接続することで、任意のチャンネル数に拡張した位置検出が行えることになる(図６）。このようにハ

ードウェアのアナログ演算マトリクスを用いるメリットは大きく、超高分解能化の要求により大規模化す

るフロントエンド信号処理部に適した高速かつ小さな演算回路を実現することができるものと考えられ

る。 
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scintillator  APD  amp   A/D    D/A 

short analog pulse ハードウェアアナログ演算マトリクス 

エンコーディング出力信号 

図 5 アナログ－ディジタル－アナログ演算の原理図 

図 6 抵抗ラダーを用いた重心演算回路 

scintillator  APD  amp   A/D    D/A A 

B 

γ線

ASIC チップ部分 
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(10) 同時計数回路 

 

清水啓司 

浜松ホトニクス株式会社・中央研究所 

 

１．はじめに 

次世代ＰＥＴ（jPET-D4）はフロントエンド部においてタイムスタンプ方式を用いた時刻信号処理が行われ、

シリアル転送により検出器信号が出力される。同時計数回路部ではその信号を受け取り、同時事象判定を行

い、計測開始からの経過時間情報を加えたフォーマットにデータをエンコードして収集コンピュータへの転送

を行う。昨年度は検出器一対の同時計数を行う回路を試作した。この回路は一対の処理系ではあるが拡張

性を有し、基板枚数を増やすことで複数対に対応できるよう設計されており、今年度はその基板を用いたフ

ルシステムの構築をした。 

 

２．バンク構成 

ｊPET-D4 フルシステムにおいては三次元データ収集を行うため体軸方向は一括して処理を行うが、この処

理単位をバンクと呼ぶこととする。本システムでは 52mm 角ＰＭＴとシンチレータを結合した検出器が円周方

向に２４個配置され、この単位で体軸方向の一括処理をするためフルシステムは２４バンク構成である。 

リング直径は 382mm となるが、面内視野直径を対軸方向視野（５ＰＭＴ分）と同じ 258mm とすると同時計数

ファンはバンク対で１：１３となる。図１にバンク毎の計数負荷が同等となるようにした IJ マップを示すが、あるバ

ンクが I として６ないし７個の J と同時事象判定を行うことになる。昨年度試作した同時計数基板は１枚でＩ４バ

ンク、各Ｉ毎にＪ１６バンクまでを担当するように設計されているので、フルシステムの処理には６枚の同時計数

基板が有ればよく、各々図１に示す太線で囲んだ部分の同時計数を処理するような回路構成を採用した。 

図１．ｊPET-D4 の IJ マップ 

I
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23

0
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３．回路構成 

図２はフルシステム同時計数回路部のブロック図である。 

Distributor 回路部では検出器部からの信号を受信し、共通クロックによりデスキュー処理をして、

Coincidence 回路部へ出力をする。検出器からの信号は、処理単位であるフレームを示す Major Clock とそ

れを１６分割するシリアル転送クロックとなる Minor Clock とタイミングデータ及びアドレスデータの４線式シリア

ル転送である。前述のように１枚の基板で４バンクの処理が可能となっている。またデスキュー後に再シリアラ

イズしたデータはクロックを伴うＩ系列信号を１、データラインのみのＪ系列を４出力する。これにより、本システ

ムでは２４バンク構成で対向１３バンクという構成であるが、将来的に最大６４バンク構成において最大３１対向

バンクの同時事象判定をを行うシステム（現行の検出器であれば全身用）までの拡張が可能となる。 

Common Clock Generator 回路部では検出器に与えられる同じ Major Clock を受け取り、フレーム開始パ

ルスと１６逓倍したMinor Clock を生成し、デスキュー処理のためDistributor 回路部へ出力する。この出力は

最大６４バンク構成に対応するため１６系を並列に持つ。 

Coincidence 回路部においても拡張性のためＩバンクが４まで、またＩ１当たり１６のＪバンクに対する処理を行

なえる。シリアル転送の Minor Clock 毎にＪをスキャンするように処理を行なうが、その処理内容とはシリアル‐

パラレル変換した後の対象Ｊのデータを選択し、時刻データを比較して同時事象かどうかの判断をして、同時

事象であれば検出器アドレスをＦＩＦＯメモリに格納する、というものである。時刻データの比較は表参照方式

で行なうが、表の内容を書き換えることで同時計数時間幅を変更できる。またシングルソースへの対応として、

Ｉのデータのみを送る機能も付加されている。 

Distributor 回路部および Coincidence 回路部では内部に FPGA を有しその処理を行うが、それら FPGA

はシステム起動時に Configuration をする必要があり、そのための基板が Configuration 回路部である。上述

の同時計数時間幅を決める参照表の内容もここからロードすることになる。Broadcast Configuration 方式を採

用したため、Distributor 回路部やCoincidence 回路部の基板枚数が増えてもそのままロードすることができる。

またこの基板は後述の制御 PC とのインターフェイスとしての役割も担っている。 

Timer & MUX回路部ではCoincidence回路部のＦＩＦＯメモリからデータを読み出し、内部のタイマーカウン

ターで測定された計測開始後経過時間情報と組み合わせて規定のデータフォーマットに変換する。この変換

後のフォーマットはプログラマブル ICで定義するためCTIが提案する仕様の 64 bit だけでなく、独自のフォ

ーマットも試験できるようになっている。 

Timer & MUX回路部で再エンコードされたデータストリームは SCSI-I/F を介し、Ultra-wide プロトコルにて

PC に転送される。現状のシステムではここの転送帯域が最大計数率を既定してしまうが、試作機の結果によ

ると単体での最大転送率は 2.3Mcps 相当が得られている。転送以外のプロセスの存在により実機では最大

転送率が下がってしまうことが予想されるが、図２の構成であれば６系列の並列収集を行うので 10Mcps を確

保できるものと思われる。 

制御 PC（Control-PC）は PC104 規格の組込み型ボード PC である。計測の開始／停止といった実時間制

御の他、Distributor回路部に対してテスト信号の出力やCoincidence回路部に対して対向バンク数の設定を

行うことができる。さらに、供給電源電圧が基準範囲内であるか、検出器からの信号が全て届いているか、ケ

ーブルが外れていないかなどのエラーステータスが Configuration 回路部を介して取得できる。OS としては

LINUX が搭載されており、全ての情報はネットワーク経由で授受される。 
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 図２．ｊPET-D4 同時計数回路ブロック図 

 

 

図３は本回路部の外観写真である。19 インチ標準サブラックで構成されており、空きスロットが多く見受けら

れるのは 64バンク構成までの拡張性を残しているためである。電源もフルスロット実装時に供給可能なよう容

量に余裕のあるものを設置してある。増設にあたっては基板の追加と簡単な布線の追加・変更だけですむ。 
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図３．同時計数回路部外観（前扉を外した状態） 

 

 

４．今後の予定 

ハードウェアに関しては開発が終了した。今後は制御 PC のソフトウェアの開発、またシステム全体での動

作確認などが必要となる。 
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(11) jPET-D4 の画質評価 

 

小尾高史、萩原直樹 

東京工業大学 総合理工学研究科 

 

１．はじめに 
jPET-D4 の目的の一つに、機能画像の画質向上がある。機能画像の画質向上には、観測データの SN を

上げることが第一であるが、通常投与量は制限されるため、現在は解像度を犠牲にして SN を上げる手法

が取られている。 例えば、体軸方向のフィルタリング、投影データの Pre filtering、再構成後の Post 

filtering（FWHM2mm～4mm 程度のガウス）等であり、これらの手法は計測した観測データを平均処理し、

再構成画像に対するポアソンノイズによる影響を目立たなくさせると共に視野領域内の感度を均一化す

るテクニックである。仮に、高分解能なPET装置を利用した場合においても、臨床応用において観測デー

タの SN が低下すれば、機能画像の画質向上が困難となる可能性もある。例えば、高分解能動物用

PET(HIDAC)及び FDG を用いて行った実験[1]では、機器の空間分解能が 2.6mm とされているのに対し、判

別可能な最も小さな腫瘍で 70mm3(直径約 5mm)程度であることが報告されている。これに対して、jPET-D4

では、臨床利用に際しても 3mm の分解能を実現させることを目指している。ここでは、PET 装置を実際に

利用する際の再構成画像の画質を評価する方法を述べるとともに、現在までに得られている評価結果を紹

介する。 

 

２．jPET-D4 の評価方法 

まず装置の物理特性の定量的評価として、jPET-D4 により得られる分解能とノイズ特性の関係を調査す

る。まず、直径 200mm、体軸方向長さ 200mm の円柱ファントムに均一な線源が満たされている条件下でデ

ータを取得し、そこから得られる再構成画像の均一性を評価する指標として、Normalized Standard 

Deviation(NSD)を利用する。次に、FBP であればカットオフ値、ML-EM や OS-EM であれば、反復回数及び

サブセット数などのパラメータを変化させ、それぞれのパラメータを利用して再構成した画像の NSD を調

査する。このとき同時に、点線源を用いて PSF の調査を行い、これらの関係を NSD vs. PSF の FWHM（Full 

Width Half Maximum：半値幅）のグラフで表示する。グラフのトレンドが左かどによっているほど装置特

性は良好であり、また同一装置においては再構成手法の比較を行うことができる。このとき、再構成時に

どの NSD 値をとるパラメータを用いるのが適当かは、測定条件等により異なるが、現在の PET 装置では、

NSD＝０．２～０．３程度の値をとるパラメータを用いることが多い。 

次に、jPET-D4 の性能評価を、Standard Uptake Value （SUV） と腫瘍のサイズの関係を調査し、実際

に何 mm 程度の腫瘍が発見できるか調査することにより行うことを考える。具体的には、腫瘍の検出を目

的とした計算機シミュレーションを行い、腫瘍の SUV 及びデータの SN と腫瘍の検出能との関係について

明らかにする。 

ここで、SUV（Standard Uptake Value）は、 

 (g)body weihtose (Bq) /injected d
) (Bq/cmity in ROIradioactivSUV

3

=  

と定義される．従って SUV が大きいほど、薬剤がその組織に集積していることを示していることとなる。

一般に腫瘍の検出を目的とした PET 検査には、FDG やコリンなどの薬剤が持いられ、腫瘍の組織には薬剤

が集積するため SUV が周辺組織より高くなる。また同じ腫瘍でも、薬剤の集積は、組織、腫瘍の悪性度、
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棒状線源：φ 1.5mm、長さ

図２ １ペア実験の検出器配置 

382mm 

大きさ等腫瘍の状態に依存し、更に薬剤によってその集積度は異なると考えられている。ここでは、腫瘍

のサイズと SUV には相関があるものとし、文献[2]にある肺野からリンパ節に転移した癌に関する FDG と

コリンにおけるサイズと SUV の関係を参考に、腫瘍のサイズと腫瘍に与える放射能濃度を決定した。そし

て、この条件下で計算機シミュレーション及び画像再構成を行い、得られた結果より装置特性の評価を行

う。 

計算機シミュレーションには、直径200mm、対軸方向長さ200mmの円柱ファントムを用い、その中に、

直径2、3、5、8、10mmの5個の球を中央に配置した（図１）。線源強度は、患者に投与する薬剤の線源強

度を370MBq、患者の体重を60Kgと

想定した場合の放射能濃度である

約6kBq/mlとし、これをバックグ

ラウンドの放射能濃度とする。そ

れぞれの球に対する線源強度は、

文献[2]を参考にしてそれの約２

倍の強度である図１中の表の通り

に決めたSUVを用いて決定した。こ

の際、1cm 以下の腫瘍ではコリン

のSUVがFDGよりも2倍程度大きい

ため、小さな腫瘍の検出能が高く、

比較的良好な結果を得やすいこと

から、まずは、コリンに対するSUV

を利用したシミュレーションを実

施することとし、FDGに対する評価は今後の課題とした。 

観測データの作成は、jPET-D4のPET装置シミュレータを利用して生成した。北村の計算[3]によれば、

jPET-D4の感度は97.8kcps/kBq/mlとなっており、バックグラウンドの放射能濃度を6kBq/mlとした場合、

3.75Mcps程度のカウントが得られること

になる。今回のシミュレーションでは、１

０分程度の計測を行うことを想定し、観測

されたデータを生成した。また、偶発同時

係数、吸収はないものと仮定した。 

さらに、シミュレーションだけでなく実

際の一対の検出器ブロックを用いて、

jPET-D4により得られる分解能を評価した。 

計測実験では図２に示したように、

jPET-D4 と同じ半径のリングの各位置に一

対の検出器ブロックを配置し、装置を組み

立てたときと同等のデータを収集するた

め、棒状線源（陽電子放射核種：Na）から

の消滅ガンマ線を同時計数測定した。得ら

れたデータにシミュレーションで用いて

いる手法を適用し、再構成した画像の PSF
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図１ Digital phantom on simulation study 
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j 
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tj 

pi(ti) 

pj(tj) 

図３ Probability functions of each detector.

の FWHM を調査した。 

 

３．画像再構成手法 
jPET-D4 に対する画像再構成手法としては、リストモードデータから直接、画像再構成を行う手法と、

リストモードデータをヒストグラミングし、サイノグラムを生成した後に、統計的あるいは解析的な画

像再構成を行う手法が考えられる。前者は膨大な計算コストを要することから、ここでは、後者による画

像再構成を進めている。しかし、ヒストグラミングの際の問題点として、次世代PET装置では、場所によ

ってサンプリング間隔に大きなばらつきがあり、不等間隔サンプリングとなっていることが挙げられる。

さらに HRRT 等のように DOI 層のペアごとにサイノグラム空間を用意する手法をとった場合、4層 DOI-PET

では、サイノグラムサイズが 13G となり現実的でない。 

そのために、検出素子の感度を考慮することでサンプリングの問題を解決し、次世代 PET により得られ

るリストモードデータから、DOI 情報を考慮したサイノグラムデータを生成する手法を提案した[4]。こ

の手法では、従来型のＰＥＴ装置等で行われている、同時計数イベントの結晶中心を結ぶ Line of 

Response (LOR)に最も近いサイノグラムビンにヒストグ

ラミングする手法と比べ、核種位置の推定精度を向上さ

せることができる。具体的には、次のような手順で、検出

素子の検出確率分布を考慮して検出位置を決定し、サイ

ノグラム座標にマッピングする。 

① 検出位置の決定 

リストモードデータから与えられている、同時計数し

た２ヶ所の検出器番号を元に、検出位置を確率的に決定

する。簡単のために２次元で説明する（図３）と、観測デ

ータから与えられた検出器番号を i，j とする。まず、２

つの検出素子の中心同士を結んだ直線を仮の LOR として

引き、これに垂直な軸ti, tjを考える。次にシンチレータ

ーの吸収特性等を用いて、入射するガンマ線に対する素

子の検出確率分布 pi(ti)、pj(tj)を各軸に沿って決定する。

この確率分布を用いて、ガンマ線が入射した位置 ti, tj

を確率的に決定する。実際の確率密度関数を、図４に示す。 

② サイノグラム座標系へのマッピング 

①で求めた２つの検出位置を結ぶ LORをサ

イノグラム座標へマッピングし、ヒストグラ

ミングを行う。 

 このようにして得られたデータを用いるこ

とで、DOI-PET のもつ感度分布の広がりを抑

制する効果を保持したまま、解析的な PET 画

像再構成手法である FBP 法や 3D-RP 法などを

適用することが可能になる。今回の評価では

画像再構成手法として、FORE 法＋2DFBP 法を

用いた。 
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４．評価結果 

 シミュレーションにより調査したノイ

ズと分解能のグラフを図５に示す。DOI を

用いることでノイズレベルと分解能が共

に向上している。次に NSD が 0.32 のとき

の PSF の FWHM のグラフを図６に示す（縦

軸に FWHM、横軸に点物体のオフセット）。

Radial方向でDOIとNonDOIの差が大きく

出ており、DOI ではどの位置においても一

様な分解能が得られている。 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

Tangential や Axial 方向にお

ける分解能の低下は画像再構成

に用いた FORE の特性によるもの

を思われる。 

そして、実際の検出器による実

験データから求めた PSF の FWHM

を図 7に示す。Radial 方向ではシ

ミュレーションとほぼ同様に DOI

により分解能の一様性が向上し

ている。ただ、外側で多少の劣化

が見られるので、今後詳しい調査

が必要だろう。Tangential 方向に
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ついてはシミュレーションよりよくなっているがこれは画像再構成にFORE法を用いていないためであり、

またこの方向では DOI の効果はかなり低いことがわかる。今回の実験では物体が棒状線源であるために

Axial 方向の分解能は調査していない。 

最後に、腫瘍を模擬したファントム再構成像を図 8 に示す。比較のために DOI を用いない NonDOI-PET

での画像を載せている。腫瘍部分の判別しやすさは見た目で jPET-D4 のほうが高く、直径 3mm の領域が

NonDOI-PET では背景に埋もれてしまっているのに対し jPET-D4 ではわずかに見えているのがわかる。 

 

５．さいごに 

jPET-D4で目指している臨床利用で3mmの分解能達成は、現在の装置の物理特性を考えると十分実現可

能な領域であると考えられる。しかし、現在のシミュレータではjPET-D4の回路系の特性を考慮していな

いため、検出器内散乱の影響や偶発同時係数等の影響がどのように生じるかは明らかではない。今後は、

計算機シミュレータと実験データとの比較等を行いながら更なるイメージング技術の開発を行い、精度

の高い装置特性を明らかにしていく必要がある。 
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[3] 北村圭司：PET 装置シミュレータによる係数率特性の解析、 平成 13 年度次世代 PET 装置開発研究報

告書、 NIRS-M-157、 放射線総合医学研究所、 2002 

[4] 萩原他: ３次元 DOI-PET 画像再構成におけるリストモードデータのサイノグラム化手法, JAMIT 2002 
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ｊPET-D4 NonDOI-PET
図８ NSD = 0.32での腫瘍模擬ファントムの再構成画像 
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(12) 統計的 DOI-PET 画像再構成 

 

山谷 泰賀 1), 流川 理 2) 
1) 東京工業大学・像情報工学研究施設 

2) 東京工業大学 総合理工学研究科 

 

１．はじめに 

現在、生体分子イメージングの進歩に貢献することを主たる目的として、高感度、高空間解像度、高計数

率特性をもつ次世代 PET装置(jPET-D4)の開発が進められている 1)。従来の PET装置では、検出素子の厚

みによって、各検出素子対が物体空間に対してもつ感度分布関数は、視野領域の端に位置するほど広がり

をもつ。これに対して、次世代 PET 装置では、検出素子内における深さ方向の相互作用位置

(depth-of-interaction: DOI)を弁別する 3 次元放射線位置検出器を開発し 2)、感度分布関数の広がりを抑制

する。最新の設計案では、2.9mm x 2.9mm x 7.5mmの GSO素子を 16 x 16 x 4層に並べたディテクタブロッ

クを 24個 x 5 リングに配置した構成となっている。 

画像再構成手法としては、FORE3)+2D再構成や 3DRP法 4)など解析的画像再構成手法を用いる方法と、

Generalized Analytic Reconstruction from Discrete Samples (GARDS) 5)やMaximum Likelihood Expectation 

Maximization (ML-EM)法 6)など代数的あるいは統計的な画像再構成手法を用いる方法の 2通りが考えられ

る（Fig. 1）。具体的には、前者では、リストモードデータをヒストグラミングしてサイノグラムに変換し、感度・吸

収・散乱補正した後、FORE+2D再構成あるいは 3DRP法を適用する。一方、後者では、リストモードデータを

一旦ヒストグラムデータに変換してから画像再構成を行う方法と、リストモードデータから直接画像再構成を行

う方法が考えられ、どちらも検出素子の幾何学的性質や感度・吸収などの物理特性はシステムマトリクスに含

まれる。前者は、高速計算が可能であるが、観測系がシフトバリアントな特性を持つ場合再構成像にエラーが

生じるのに対し、後者は、感度分布関数を正しく定義できるため PET画像の画質の向上が可能である 7) 8)が

計算コストは大きい。特に DOI-PET装置では、検出素子対の数が DOI層数の 2乗に比例して増加すること

から、計算コストの問題は大きい。これまでに、2層の DOI-PET装置である ECAT High Resolution Research 

Tomograph (HRRT)に対して 3D Ordered Subset EM (OS-EM)法が適用されているが、計算コストの制限から、

正確な観測モデルは用いずに、単純な順投影および逆投影オペレータを用いた実装に留まっている 9)。本

研究では、後者に焦点を当て、 

① 観測データの冗長性抑制による次元数削減 

② 感度分布関数の近似によるシステムマトリクス計算の計算コスト削減 

③ 逐次近似法の収束性向上 

の 3 つの観点から、正確な観測モデルに基づく DOI-PET 画像再構成の計算コストを削減することを目指す

(Fig. 1)。これまでに、DOI-PET 観測系の冗長性を考慮して観測データを足し合わせる手法を提案し、2D レ

ベルにて有効性を示した 10)。本手法を 3Dレベルに拡張するためにはさらなる計算コストの削減が必要である

ことから、本稿では、システムマトリクス計算の計算コスト削減のために近似した感度分布関数を定義し、モン

テカルロシミュレーションを用いて画質に及ぼす影響について調査したので報告する。なお、今回のシミュレ

ーションは、2次元に限定する。 
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リストモードデータ (モンテカルロシミュレーション)

座標変換＆ヒストグラミング

サイノグラム

FORE

2D FBP

完全なサイノグラム

3DRP

感度補正

散乱補正

吸収補正

PET画像

Transmission
データ

Blankデータ

システムマトリクス

逐次近似法(EMなど)

ヒストグラミング

モデル

感度分布関数の計算

生サイノグラム

解析的手法
○高速計算
△単純な観測モデル

代数的／統計的手法
○正確な観測モデル
△計算コスト大

②感度分布関数
の近似による
システムマトリクス
計算の計算コスト

削減

①観測データの
冗長性抑制による
次元数削減

③逐次近似法の
収束性向上

 

Fig. 1 Image reconstruction methods for the jPET-D4 

 

２．観測モデルと計算コスト 

物体を表す連続関数 f(r)と、j 番目の検出素子対で同時計数測定される観測値 gjの関係は、次式で表さ

れる。 

∫=
C

jjg rrr d)f()(h  (j = 0, …, N) (1) 

ここで、hj(r)は j番目の検出素子対がもつ感度分布関数、Cは物

体領域を表す。感度分布関数は、点 r において生じた消滅γ線

が j 番目の検出器素子対で同時計数測定される確率として定義

され、検出素子の幾何的配置と検出素子内のγ線の貫通を考慮

した場合、次式で表される(Fig. 2)。 

( ) ( )∫ ΩΩΩ=
π

π
4

0
d,,

4
1)(h rrr jBjAj pp   

(j = 0, …, N) (2) 

pjA (Ω,r)および pjB (Ω,r)は、点 rにおいて角度Ω方向に生じた消

滅γ線の一方が、各々の検出素子によって検出される確率を表

す。 

物体基底関数を用いて 

∑
=

=
M

i
iif

1

)(b)f( rr     (3) 

のように物体を離散的に表すと、(3)式を(1)式へ代入することで次

式を得る。 

∑
=

=
M

i
iijj fag

1
   (j = 0, …, N)    (4) 

ここで、{aij}はシステムマトリクスと呼ばれ、その要素は次式で与えられる。 

Fig. 2: Geometry for design of the 
sensitivity function. 
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∫=
C

ijija rrr d)(b)(h   (i = 0, …, M  ;  j = 0, …, N)   (5) 

以上より、システムマトリクスの要素 aij を計算するためには、 

・ 感度分布計算((2)式) 

・ システムマトリクス計算((5)式) 

の 2 つの数値積分計算を行う必要があるため、jPET-D4 のように検出素子対数が多い場合膨大な計算時間

を要する。 

 

３．感度分布関数の近似とシステムマトリクス計算の高速化 

jPET-D4 は膨大な検出素子対数をもつため、システムマトリクスを予め計算して保持することは現実的では

ない。そこで、システムマトリクスは on-the-fly 計算することを前提として、その要素を高速に計算する方法に

ついて検討した。具体的には、感度分布計算については、数値積分計算を含む部分を LUT 化できるように

感度分布関数を近似した。システムマトリクス計算は、物体基底関数に依存するため、rect関数と blob基底を

用いた場合について、数値積分計算を削減して高速化する方法について検討した。 

 

（１） 感度分布関数の近似 

（2）式により定義される感度分布関数は、検出素子対の中心を結ぶ直線方向とそれと直交する方向にそ

れぞれ滑らかな分布をもつが、前者の分布は後者に比べ滑らかであることから、以下のように近似した感度

分布関数を定義した（Fig. 3）。 

提案近似モデル： 検出素子対間の方向(LOR方向)に沿って一様とし、その垂直方向のみ感度分布関

数の断面を当てはめる。断面の分布は、予め計算して LUT化しておく。 

これに対し、一般的な逐次近似型画像再構成手法は、短冊形の感度分布関数を用いて実装されていること

から、提案近似モデルの比較対象として、以下の従来近似モデルを定義した。 

従来近似モデル： 検出素子対間の方向(LOR 方向)に沿って一様かつ、その垂直方向に対しても一様

とする。また感度分布関数の幅は一定(検出素子幅と同じ 2.9mm)とする。 

 

従来
近似モデル

従来
近似モデル

提案
近似モデル

提案
近似モデル

rect

rect

幅一定（2.9mm）
rect

厳密モデルの断面

垂直方向
断面

LOR方向
断面

正確な感度分布
関数の断面

 
Fig.3 Cross section diagrams of the approximate sensitivity functions 
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（２） システムマトリクス計算の高速化(rect 基底) 

提案近似モデルの感度分布関数では、LOR 方向に感度分布関数が一様であることを利用して、(5)式を

次式のように計算する。 

∑
=

⋅=
K

k
kikjij lha

1
,,         (6) 

ここで、hj,kは LUT化された j番目の感度分布関数の断面の k番目の要素、li,kは k番目の直線が i番目の

rect 基底を横切る長さを表す。li,kは、rect 基底の配置の規則性を利用して直線と基底の交わる長さを求める

Siddonの方法 11)によって、高速に計算することができる。 
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k
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1
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・・
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・・・

1 2 3 ・・・ K
j番目の
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・

・・・・
・

・・
・

・・・・
・
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・・・

1 2 3 ・・・ K
j番目の
素子ペア
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Fig. 4 Calculation of system matrix elements when a rect function is used as the basis function. 

 

(3) システムマトリクス計算の高速化(blob 基底) 

blob 基底は、球対象の分布であるため、システムマトリクスの要素自体を LUT 化することが可能となる。具

体的には、感度分布関数ごとに、blob の中心点と感度分布関数の基準線(検出素子の中心間を結ぶ線)との

距離をパラメータとして、感度分布と基底関数の内積値を予め LUT 化しておく。システムマトリクスの要素 aij

を参照するときは、i番目の blob基底と j番目の感度分布関数の基準線との距離を求めれば、LUTからシス

テムマトリクスの要素を引き出すことができる。 

j番目の感度分布

距離d

システムマトリクス
の要素 aj

i番目のblob基底

d

aj

LUT

 
Fig. 5 Calculation of system matrix elements when the blob basis function is used. 
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４．計算機シミュレーション 

jPET-D4 を想定したモンテカルロシミュレ

ーション 12)を行い、感度分布関数の近似が

再構成像の画質に与える影響を調査した。

ここでは、再構成は 2 次元とし、散乱および

吸収は無視した。用いた数値ファントムを

Table. 1にまとめる。感度分布関数は、(2)式

から計算した厳密モデル、従来近似モデルおよび提案近似モデルの 3通り、物体基底は rect基底と blob基

底の 2種類を取り上げ、ML-EM法を用いて画像再構成を行った。そして、再構成像に対するノイズの影響を

表す指標である一様領域の正規化標準偏差(normalized standard deviation: NSD)値と空間解像度(FWHM)

の平均値を用いて、再構成像の画質を評価した。空間解像度の平均値は、一様円筒中と中心および中心か

ら 40mm, 80mm離れた位置に配置した 3つの直径 1mm球から構成される点物体ファントムを用いて、radial

方向および tangential方向の半値幅を平均化して求めた。また NSD値は、直径 100mmの一様円筒ファント

ムの再構成像において、注目領域内における RIカウントの標準偏差値から計算した。 

5 反復ごとに、NSD 値と空間解像度の関係を調べた結果を Fig. 6 に示す。まず、厳密モデルの DOI と

non-DOI の結果を比較すると、DOI 情報を用いることによって空間解像度が向上していることが分かる。そし

て、従来近似モデルでは、画質劣化が顕著に現れて DOI 情報の効果を相殺する結果となっているが、提案

近似モデルでは画質劣化はほとんど見られないことが分かる。また、提案近似モデルにおいて、blob 基底は

高周波成分を抑制する特性があることから、rect基底に比べ空間解像度の劣化が見られるが、その劣化は無

視できるほどである。 
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Fig. 6: Graph showing the trade-off between background noise (NSD) and spatial resolution. 

 

Pentium4の PCを用いた計算時間の例(NSD一定(0.15)の条件。システムマトリクス計算およびML-EM反

復を含む)を Table 2に示す。これより、提案近似モデルによって、jPET-D4のML-EM画像再構成を約 1/60

に高速化できることが分かる。なお、blob 基底の場合の計算時間は、rect 基底の場合と同様の結果となった

が、2次元再構成から 3次元再構成へ拡張した場合、rect基底では線積分のサンプリング数((6)式の K)が増

加するのに対して、blob 基底では 3 次元化に伴って増加する計算はない。よって、3 次元再構成では、blob

基底による高速計算が期待される。 

TABLE 1
SIMULATED DATA. 

phantom use total counts 
φ256 uniform normalization 30,369,217
φ100 uniform noise evaluation 2,236,924
point sources resolution evaluation 40,680,423
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４．まとめ 

本稿では、統計的なDOI-PET画像再構成の計算コ

ストを削減するために、感度分布関数を近似すること

でシステムマトリクス計算を高速化する手法を提案した。

そして、計算機シミュレーションを行い、再構成像の画

質に及ぼす影響について調査した結果、提案近似モ

デルにより、画質をほとんど劣化させることなく、計算時間を約 1/60 に高速化できることが示された。今後は、

提案した感度分布関数のモデルを基にして、3次元画像再構成へ拡張する予定である。 
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TABLE 2 
CALCULATION TIME. 

観測モデル 計算時間

厳密モデル 50時間

提案近似モデル(rect基底) 50分 

提案近似モデル(blob基底) 50分 
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(13-1) Monte Carlo シミュレーション技術 

 

長谷川智之 

北里大学医療衛生学部 

 

1. 概要 

 Monte Carlo法は，１つ１つの放射線についてその相互作用過程を逐次追跡しながら計算を進める手法で

あり，実際に PET 装置で起こる様々な物理現象をそのままシミュレートすることができる。ただし，統計精度を

高めるために事象数を増やすと計算時間が長くなるのが欠点である。（[1]は最近のレビューである。） 

 次世代 PETグループでは様々な Monte Carloシミュレーション・プログラムを開発し活用している。羽石らは

独自にプログラムを開発し，シンチレータ・ブロックの光学的特性を含めて DOI 検出器の分析を進めている

[2]。北村らは EGS4 [3]を利用したコードを開発し，装置性能評価及び擬似データ生成などに供している[4]。

そして，筆者は主として Geant3 [5]及び Geant4 [6]を用いた Monte Carlo シミュレーションを進めてきた。

EGS4, Geant3，Geant4 は高エネルギー物理学分野で開発された放射線相互作用の Monte Carlo プログラ

ム・ライブラリーである。汎用性が高く様々な分野で活用されている。 

 

２．検出器ブロックとシンチレータ材質の分析 

 ここでは具体例として，Geant4 に基づく

Monte Carloプログラムによる，検出器ブロック

とシンチレータ材質の分析[7,8]を紹介する。 

 頭部専用プロトタイプ PET装置 jPET-D4には

GSO結晶が用いられる。GSO結晶は, 

表１に示すように現世代の PET 装置に採用さ

れている BGO結晶に比べ減衰時間が短いとい

う利点がある。しかし，実効原子番号が低いた

め，ガンマ線吸収確率が低くコンプトン散乱の

割合が多いのが欠点である。 

開発した Monte Carlo プログラムにより，検

出器ブロックに入射した消滅放射線の軌跡を

4 種類のシンチレータ結晶について表示したのが図１である。ここでは便宜的に結晶厚を 2cm としている。見

て明らかなように GSO では結晶内散乱が多い。すなわち，結晶内散乱事象をどう取り扱うかが GSO 結晶 PET

装置の感度を大きく左右するということが改めて良くわかる。ちなみに，近年，注目されている LaBr3系結晶は，

発光量が NaIの 2倍弱でエネルギー分解能が 4％程度[9]という優れた特性を有しているが，実効原子番号

は GSO よりもさらに低い。 

表１. シンチレータの特性
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そこで，後述の文章で述べるが，結晶内散乱を前提とした新しい検出器ブロックのアイデアを展開させた

いと個人的には考えている。一方で，密度と実効原子番号という点では理想的な PWO については，発光量及

びエネルギー分解能向上への取り組みに期待したい。 

 

３．Monte Carlo シミュレーション技術の課題 

PET装置の Monte Carloシミュレーション技術に関する課題を 3つ挙げる。 

・ 計算速度 

・ 使い勝手 

・ 可視化 

 計算速度の改善に向けては，多数の CPU を連結したクラスタ計算機の活用が単刀直入な方法である。これ

により，CPU 数に比例した計算速度が得られる。近年はネットワーク上の多数のコンピュータを連携する GRID

技術も注目されている。ユーザが全く意識せずにマルチ CPU によるパラレル計算を利用できる環境が将来の

理想であろう。 

一方，物理過程記述の並列化（ベクトル化）[10]や荷重バイアス処理（分散低減化）[11,12]などの特殊な

手法は，プログラミング技術の研究テーマとしては興味深いが，計算結果の偏りの危険性について慎重な分

析が必要となる。 

使い勝手という意味では普及しているパソコンソフトが良いお手本であろう。現在，汎用性が高く高機能な

Monte Carloプログラムについてはユーザのプログラミング負担が大きい。例えば Geant4ではオブジェクト指

図１. DOI検出器シンチレータ中の放射線軌跡の 3次元的表示（各

図を押すと 3次元的動画が再生される。） 
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向での C++プログラミング能力が要求される。 

また，具体例として示したような可視化技術の適用も重要な課題である。IT やマルチメディア技術の普及

が進む現在，いわゆるバーチャルリアリティ（仮想現実）技術まで含めて考えるのも面白い。 

 

４．Geant4 の普及 

 近年，Geant4 の核医学分野での利用の機運が高まっている。Geant4 では，視覚的ツールとマルチ CPU計

算について積極的な取り組みがなされていることが理由の１つである。また，高エネルギー物理学研究者の

医学物理分野への移動という世界的な流れもその背景にある。 

Geant4の開発には日本も貢献している。特にその医学物理利用という観点から，2003年秋に KEK佐々木

節を中心とした研究グループ[13]が立ち上がり，筆者を含めた北里大グループも参加している。この観点か

らも，次世代 PET研究開発と放射線治療をはじめとする他の医学物理分野との連携には留意したい。放射線

治療モニタ PET装置の開発も進められている[14,15,16]。 

 最後に，ヨーロッパグループを中心として Geant4 を標準的構成の PET 装置に適用するためのプログラム・

パッケージである GATE（Geant4 application for tomographic emission）[17, 18]の開発が進められて

いる。GATEは，C++言語ではなく一連のマクロ言語を用いて Monte Carlo計算条件を設定できるようにしたツ

ールと考えてもよい。2004年春過ぎに公開される予定であり注目したい。 
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(13-2) 体動計測・補正 

 

長谷川智之，村石 浩，依田一重 

北里大学医療衛生学部 

 

1. 背景 

「被験者の動きを許容する核医学イメージング装置」というのは夢のような装置である。一般に核医学検査

は，数 10分の検査の間，被験者が姿勢を拘束されるため，とくに高齢者や精神疾患者にとって精神的・肉体

的な負担が大きい。小児科では鎮静剤など薬剤を投与して対処する場合もある。逆に 1mm でも動いてしまえ

ば診断精度が悪化する。この夢の実現には被験者の動きを計測する手法と補正する手法が必要である。 

 

２．頭部の動き計測・補正 

 欧米が先行（先攻）している。近年になり，市販光学的トラッキング装置を用いた手法[19]が標準的手法と

して実用化レベルに達している。2003年の IEEE Medical Imaging Conference (MIC)では体動計測・補正

について 20 弱もの演題が発表されていた。参考のために演題番号のみ列記する [20]。Massachusetts 大

の M.A. King らを中心とした強力な組織力，実行力，ビジョン，支援体制が印象的であった。ちなみに，K.A. 

Kingは 2003 IEEE MICの program chairmanであった。 

国内では，国循・渡部ら[21]や浜松医療セ・尾内ら[22]も頭部動きの計測・補正手法に取り組んでいる。

また，長寿研・河津らは地域産業や奈良先端大学院との連携によりマーカを用いない頭部動き計測手法の

開発を進めている[23]。マーカを用いない計測手法はこのテーマを大きく展開させるカギであり積極的に支

援したい。 

筆者らは，1 台の動画取得装置と 1 つの立体マーカを用いた従来にない手法に取り組んでいる[24]。トン

ネル状の狭い空間しかない状況でも適用できるという利点もある。この取り組みを後述するような大きなスケー

ルでの連携を引き起こす呼び水にしたい。 

 

３．頭部以外の動き 

頭部以外へ発展させるには変形に対処しなければならない。これからの分野である。計測から補正まで含

めてチャレンジングな課題の宝庫である。 

呼吸による腹部変形の計測については，多数の点状マーカを腹部にとりつけ光学的トラッキング装置によ

り計測する手法[25,26]が従来手法の延長線上にあるアプローチである。独創的手法として，法政大・尾川ら

による格子状に照射したレーザ光のパターンから変形を計測する手法[27]は興味深い。 

放医研・鈴木らはホール・ボディ・カウンタにおける体形計測のためにレーザ計測装置を用いている[28]。

この装置は，レーザをスキャンさせ3次元的形状を計測する装置である。計測時間をどうにか効率化して体動

計測への応用を検討したい。 

 

４．臓器の動き 

 さて，周期的な臓器動に対しては同期検査という手法が開発され地道な取り組みが行われてきている。

Gated SPECT（心電図同期 SPECT）検査については日本でもガイドラインが議論されている[31]。また，ＦＤＧ
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による腫瘍検査での呼吸同期検査も行われ始めている [32]。 

 筆者が関与する取り組みの 1 つとして，北里大・依

田らによる超音波診断装置による呼吸動の計測・補

正[29]を紹介する。具体的には，心臓核医学検査に

おける呼吸による心臓全体の平行移動を，超音波診

断画像から抽出し補正を施している。本手法を展開さ

せるには，超音波プローブなどによるガンマ線減弱へ

の対処が 1つのポイントであろう。 

 複数の X 線透視装置を用いた臓器動 3 次元計測・

補正は手がけてみたいテーマである。既にリニアック

による放射線治療において 4 台の透視装置を用いた

臓器動のトラッキングが行われている[30]。X 線透視

による被爆問題のためヒトを対象とした核医学検査にはこれまで適用されていないが，動物用PETということな

らば倫理的にも許容されるはずだ。 

 

５．補正手法 

補正手法は画像再構成手法と密接に関連している。前述の頭部動き計測・補正においても独立に扱うべ

き重要なテーマとなってきている。 

対象の動きに合わせて同時計数に関わる検出器位置をシフトさせるというリビニング手法が基本となる。問

題となるのは，現実には検出器が配置されていない領域へリビニングされてしまう場合もあれば，その逆に検

出器がある領域の実質的な感度が低下してしまう場合もあることである。アーチファクトや定量性の悪化を防

ぐためには何らかの対処[33]が必要である。その他，詳しくは[20]を参照されたい。 

 変形を伴う場合には複雑である。繰り返すが，これからの分野である。スペースの都合でこれ以上触れな

い。 

 

６．まとめ 

体動計測・補正という要素技術を核とする独創的・先駆的テーマとして「小児科専用 PET装置」というのはど

うだろうか。後続の章で説明するが，「体動許容型 PET装置」というスローガンでは得られない展開が生まれる

はずだ。 

臓器を含めた人体 3次元的変形モデル，3次元計測，高速リアルタイム情報処理など，幅広い分野の要素

技術との連携が有効なテーマでもあり，国際的な競争力を意識した大きなスケールで積極的に取り組みたい

ものである。 

図 1. 心臓周辺の超音波画像（依田提供） 
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(13-3) 先駆的・独創的テーマ 

 

長谷川智之 

北里大学医療衛生学部 

 

1. はじめに 

欧米では PET装置開発が日本よりも積極的に進められている。分子イメージングというスローガンの下での

小動物専用 PETの開発はもちろん，マンモグラフィ（manmography）専用 PET，PET/CTや蛍光検出器共用型な

どマルチモダリティ併合型PET，放射線治療モニタ用PET，センチネルリンパ用PETなど，様々な先駆的な取り

組みがなされている。 

類似した取り組みばかりでは全体としてのアクティビティを高める上でも限界が生じる。そこで，ここでは核

医学イメージング分野ではまだトピックスにはなっていない，独創的かつ先駆的なテーマを 3つ提示したい。 

 

2. その１：POI 検出器 ～結晶内散乱を生かす新しいシンチレーション検出器～ 

PET 装置の検出感度を極限まで高めようとすると検出器結晶の厚さ（深さ）を増す必要がある。DOI

（depth-of-interaction）手法は結晶の厚さによる分解能の悪化を防ぐために導入されたが，基本的には 2

次元配列を出発点としており，ガンマ線の全ての反応位置を 3 次元的に独立には計測しておらず，そこには

限界がある。また，近年注目されている減衰時間が短くエネルギー分解能が良いシンチレーション結晶は実

効原子番号が低いためガンマ線の吸収確率が低い。このため，前述の章で述べたようにコンプトン散乱の割

合が多い。この結晶内散乱事象を最大限に生かす PET用検出器を以下に説明する。 

このテーマを活性化するために新しく POI（point-of-interaction）検出器と呼ぶことにしよう。POI検出器

を特徴づける点を以下に 5つ列挙する。 

① シンチレータ素子の 3次元独立配列 

② 各素子に独立して結合された光検出器 

③ コンプトン・テレスコープ的位置・方向計測 

④ 全反応確率の向上 

⑤ 感度分布一様性・等方性の向上 

①～③まで含めて PET 用検出器としての新規性を強調してみ

よう。まず③について少し説明する。 

コンプトン・テレスコープというのは，複数の検出器プレーン

におけるコンプトン散乱現象を検出しガンマ線の飛来方向を

調べる望遠鏡（検出器）である。コンプトン散乱の散乱角度と

検出器へのエネルギー付与との相関を利用しガンマ線飛来方

向分布を演算処理（画像再構成）で求める。宇宙線計測のた

めの[34]や[35]に端を発するものであり，核医学イメージング

装置としては[36]や[37]が先駆けである。初段検出器でコン

プトン散乱させ後段検出器で検出するという 2 段構成を採用

する場合には，特に，コンプトン・カメラという名称が好まれる。

図 1. コンプトン・カメラ 
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コンプトン・カメラは広く放射線計測分野及び画像再構成分野の１トピックになっている。散乱用検出器として

は吸収より散乱確率が高い方が望ましく，実効原子番号が低い Si半導体検出器などが適している。 

さて，これに対して PET用 POI検出器はシンチレーション検出器のみから構成されるとしよう。そして，結晶

内散乱がある場合にのみコンプトン・テレスコープ的計測を行い，散乱無しの場合には通常の計測を行う。 

④は以上の結果として得られる結果である。段数に制限もなく全結晶厚を大きくでき，シンチレーション結

晶の実効原子番号が低くとも散乱事象を最大限に活用して検出感度を高めることができる。 

⑤は山谷（敬称略）が以前に提案していた等方的検出器ブロック[38]というアイデアにも重なる。従来の

DOI検出器では一般に検出器斜め方向に対する特性が正面に対する特性に比べて劣っていた。なお，等方

性と部分的コンプトン・テレスコープ的処理により，画像再構成手法についても新規性が生まれる。 

実用化するには 2次元配列 APD の開発（例えば[48]）や信号・データ処理および情報処理の高速化に向

けたチャレンジングな取り組みが求められる。要素技術としては宇宙科学や高エネルギー物理学分野での取

り組みも盛んであり連携を模索したい。 

 シンチレーション検出器ではなく半導体検出器により POI 検出器を実現するという方向性もある。この場合

にはエネルギー分解能について圧倒的に有利となる。半導体の検出効率とコストの観点からシンチレーショ

ン検出器＋APD との競合が楽しみである。 

村山方式 DOI検出器は世界に先

駆けて 4 段以上の多段 DOI 検出器

への道を切り拓いている。POI 検出

器は DOI 検出器の自然な延長線上

にある検出器でもある。次世代 PET

グループで積極的に取り組む日本

発の先駆的テーマとしてふさわしい

のではないだろうか。 

現在 POI 検出器ブロックの特性

（感度，散乱回数，誤認識率など）を

結晶素子サイズ，結晶材質，ブロッ

クサイズなどをパラメータとして

Monte Carlo シミュレーションにより

分析中であり，いずれ報告したい。 

 

3. その２：全身自律神経系・精神活動イメージングと全包囲型 PET 装置 

（１）背景 

精神活動の科学は今世紀の１大トピックである。この観点から脳の研究が社会的にも学術的にも注目され

ている。ただし，脳だけが精神活動に関与しているわけではない。確かに脳には多くの神経細胞が集中して

おり高度な情報処理が行われているが，脳以外にも情報伝達系は広がっている。脊髄や全身に広がる自律

神経系は精神活動とどのように関係しているのだろうか。例えば，お腹が痛くなると気分が沈むというのは良く

知られていることだ。脳に限らない全身の神経活動をイメージングできれば，これまでに見えなかったことが見

えるようになり，この分野の１つのブレークスルーになるだろう。西洋医学が発達する以前の歴史を振り返ると，

図 2. POI検出器。左：結晶内散乱がない場合。右：1

回の結晶内散乱がある場合。 
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腹（はら）や心臓が精神活動に大きな役割を果たしているという思想があったが，そこには真実の一面が隠さ

れているに違いない。 

（２）自律神経系の解剖学的概要 

 自律神経は腹部臓器，汗腺，立毛筋などの機能を調整するものであり交感神経と副交感神経に分けられる。

どちらも中枢神経から出て，途中の神経節でニューロンを変え，末梢にたどりつく。神経節に入る神経繊維を

節前繊維，神経節から出るものを節後繊維と呼ぶ。 

 交感神経の節前繊維は脊髄の両側に交感神経幹をなし，その近辺に神経節を有する。節後繊維は複雑

に分岐・吻合して神経叢をなす。動脈に絡みつくように複雑に網をなしており，繊維の流れを個別に追うこと

は難しい。また，網目の所々に膨大部を作る。 

 副交感神経は交感神経のような独立な系をなさず，脊髄神経と同様な経路を経て，末梢に近くなってから

神経節でニューロンを変える。皮膚汗腺や立毛筋には副交換神経は分布していないと考えられている。いわ

ゆる腹部臓器へ広範囲に分布する迷走神経は，副交感神経を中心に知覚性および運動性の神経も含む。 

消化管へ分布する自律神経の神経叢は粘膜下神経叢（マイスナーの神経叢）と筋間神経叢（アウエルバッ

ハの神経叢）に分けられる。 

（３）自律神経系の伝達物質・受容体とトレーサ 

 伝達物質として節前繊維から放出されるのは，交感神経，副交感神経ともにアセチルコリンである。節後繊

維から放出されるのは，副交感神経の場合にはアセチルコリン，交感神経系の場合には一般にノルアドレナ

リン（ノルエピネフリン）であるが，汗腺などは例外としてアセチルコリンである。 

 受容体（レセプター）について，節前繊維はニコンチン系である。一方，副交感神経の節後繊維のレセプタ

ーはムスカリン系となる。 

自律神経系の核医学検査といえばまずは心機能検査を思い浮かべる。シングルフォトン用トレーサとして

はノルエピネフリン類似体である 123I-MIBG が挙げられる。PET 用トレーサとしては 11C-hydroxyephedrineや

18F-metaraminolがノルアドレナリンの類似物質である。また，11C-デキセチミドはムスカリン系のトレーサ，11C-

ニコチンはニコチン系のトレーサである。 

（４）装置 

心臓以外の自律神経系への微弱な集積を検出するには，検出感度を究極にまで高めた装置が望ましい。

そこで，全包囲型 PET装置というアイデアに行き着く。特に，近傍や周辺に大量の集積があっても影響を受け

にくいというダイナミックレンジの広さも重要なポイントである。また，検出感度と空間分解能の究極的な両立

のためには前述した POI検出器が 1つの解決策である。また，PET装置とホール・ボディ・カウンタの両者の延

長線上にある装置として位置づけると面白い[39]。歴史的には，PET装置は空間分解能を最優先に発展して

来たのに対し，ホール・ボディ・カウンタでは空間分解能よりも検出感度が重視され今日まで来ている。（以上，

[40, 41]を参考にした。） 

 

4. その３：幼児専用 PET 装置 

（１）小児核医学の現状 

 小児科医療は重要であるが病院経営的には軽視されがちである。近年は小児科救急の不整備が社会問

題にもなっている。「経済にあわせて医療を考えるのではなく，医療にあわせて経済を考える」[42]という視点

が必要である。 
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 核医学の有効性は小児科医療においても変わりない。「小児は小さな大人ではない」という言葉に代表され

るよう小児には成長に伴う特徴的な生体機能の変化があり，医療としてのみならず生命科学としても興味深

い。 

 関東小児核医学研究会で発表された 30 数施設に対するアンケートによると[43]，対象となる疾患は腎疾

患，てんかん，心疾患，腫瘍が全体の3/4を占める。具体的には腎検査41％，脳血流24％，骨シンチ14％，

心シンチ 10％，肺血流シンチ 8％である。疾患部位が既に明確な場合には局所的検査で十分とも言えるが，

実際には全身イメージで総合的診断を行う意義は大きい。 

 特に乳幼児を対象とする場合には核医学検査への精神的なハードルは成人の場合よりも高い。長い検査

時間と被験者の動き，及び放射線被曝が特に大きな問題である。被験者の動きに対しては鎮静剤や睡眠剤

など薬剤を要する場合が多い。健常者に対するボランティア検査という概念は適用しにくい。 

（２） 小児核医学の放射線被曝 

「年間 500 人が小児 CT 検査被曝による悪性腫瘍で死亡する」という報告が American Journal of 

Roentgenology 誌 [44]に掲載され社会問題にもなった。これが検出器感度向上により数割の被曝低減に

繋がる MDCT の普及に拍車をかけた。最近では幼児頭部 CT検査の影響についての研究[45]が英国 BBC で

報道されていた。ちなみに CT検査の線量はオーダーとしては 10mGy以上である。 

 小児核医学での MIBGによる神経芽細胞種の検査を例に考えてみよう。近年，腫瘍シンチ用の 131I-MIBGの

代わりに心疾患診断用に承認された 123I-MIBG が用いられてきている。前者では総吸収線量が 20 数

mGy/10MBq なのに対して後者では 7mGy/37MBq と[46]，被曝線量を低減できるのが１つの理由である。MIBG

に限らず吸収線量が数 10mGyになる核医学検査は少なくない。今後はインフォームドコンセプトと EBMにより，

被曝線量低減の必要性がこれまで以上に積極的に論じられるようになるだろう。とりわけ幼児は成長が盛ん

で余命が長いため放射線リスクが高い。例えば，幼児の赤色骨髄に対する白血病のリスクは成人の 3倍程度

だといわれている。感度向上により被曝線量を低減する意義は大きい。 

ちなみに，FDGを例にとれば，現在の PET検査による被曝線量はシンチグラフィや SPECTに比べて必ずしも

桁違いに低いわけではない。[47]らは幼児 FDG-PET検査被曝線量を 21人の被験者を対象として評価した。

FDGの膀胱への吸収線量は 99mTc-DTPAの場合の 1/4程度，骨への線量は 99mTc-MDPの場合よりわずかに少

ない程度とのことである。 

（３）幼児専用 PET 装置 

スローガンは「シンチグラフィ中心から PET の積極的利用へ」である。セールスポイントは「被曝線量の徹底

的な低減」と「身体的束縛の低減と鎮静薬・睡眠剤の削減」である。 

これを実現する上でチャレンジングなのが体動計測・補正技術である。現在は頭部の動きについては技術

的に実用化レベルにあるが，頭部以外への展開には前章で述べたとおり乗り越えねばならない課題が山積

みである。 

また，精神的圧迫感の低減という観点からは「オープンジオメトリ（開放型配置）」を掲げることもできる。ただ

し，その場合には検出感度とのトレードオフが前提となる。いっそのこと幼児専用 PET 装置という視点を離れ

て，パネル型検出器を開放的に自由に配置するようなオープンジオメトリ最優先型 PET装置というのを検討す

るのも興味深い。 

医療分野におけるモティベーションからスタートしても，その一面では PET装置要素技術への取り組みが成

功へのカギとなる。独創性と先駆性を重視して「幼児専用 PET 装置」というスローガンを掲げることにより，新し
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い位置づけと支援が得られるかもしれない。 
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[1] 臨床ＰＥＴの潮流 

 

米倉 義晴 

福井大学・高エネルギー医学研究センター 

 

１．はじめに 

超短寿命の陽電子（ポジトロン）放出核種を投与して，その体内分布を断層画像として描出するポ

ジトロン断層撮影（PET）は，生体内の生理・生化学的機能測定法として注目されてきた。1970 年
代後半から脳血流やブドウ糖，酸素などの代謝を測定する方法が確立され，その後心筋循環代謝や

悪性腫瘍などへの応用が進められた。当初はもっぱら研究目的に限られていたが，わが国では 1996
年に酸素15標識ガスを用いる酸素代謝測定が保険採用になり，臨床診断法としてのPETを導入する
きっかけとなった。これに加えて，2002年 4月からフッ素 18フルオロデオキシグルコース（FDG）
による糖代謝測定が保険診療として実施され，本格的な臨床導入が進められている。ここでは，PET
の臨床利用を推進するために何が求められているのかを整理し，臨床 PET の今後の方向性について
展望する[1]。 
 

２．ＦＤＧ－ＰＥＴの臨床的意義 

 FDGは，1970年代後半に脳のブドウ糖代謝を測定する PET薬剤として開発された（表 1）。悪性
腫瘍で糖代謝が亢進していることは古くから知られていたが，1980 年代に入ってヒトの悪性腫瘍に
も FDGが強い集積を示すことが明らかにされ[2]，これ以降さまざまな悪性腫瘍の診断における臨床
的有用性が明らかにされてきた。最近のPET装置の進歩によって短時間で全身のPET画像が得られ
るようになり，悪性腫瘍の全身検索を行う画像診断法として一躍注目されるようになった。 

 
表１．PETの歴史 

  1975年 PETスキャナーの開発（Ter-Pogossian）  
  1979年 FDGによる脳ブドウ糖代謝測定（Phleps） 
  1980年 O-15標識ガスによる脳循環代謝測定（Frackowiak） 
  1982年 FDGの大腸癌肝転移への集積（Yonekura） 
  1983年 ドーパミン受容体の画像化（Wagner） 
  1996年 O-15標識ガス検査の保険適用 
  2002年 FDG検査の保険適用 
 
 わが国では，2002年 4月に FDGによる PET検査が保険診療として認められたが，その対象は 12
の疾患に限定されている（表 2）。それぞれの疾患で検査を実施できる条件が明記されており，PET
検査の適用が厳しく制限されている。その基本的な考え方は，PET 検査を行うことによって治療方
針を決定できる点にある。例えば，薬物治療によるコントロールが困難な難治性部分てんかんの症

例で，外科的にてんかん焦点を切除する際に，PET などの画像診断でその焦点を同定することがで
きれば，侵襲的な深部電極による発作時脳波の記録を行わなくても切除部位を決定できる。FDG に
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よる虚血性心疾患における心筋生存能（バイアビリティ）の評価は，バイパス手術など血行再建術の

適応決定に重要な診断法である。これらの疾患と同様に，悪性腫瘍の診断においても治療方針の選

択や再発の早期診断などへの有用性が確認された 10の悪性腫瘍疾患が認められている。 
 

表２．健康保険に採用された FDG-PET検査の適用疾患 
 

    てんかん 

    虚血性心疾患 

    肺癌 

    乳癌 

    大腸癌 

    頭頸部癌 

    脳腫瘍 

    膵癌 

    悪性リンパ腫 

    転移性肝癌 

    悪性黒色腫 

    原発不明癌 

 
 

３．臨床ＰＥＴに求められるもの 

 PETを臨床検査法として確立させるためには，いくつかの課題が残されている（表 3）。まず，現
在のようにサイクロトロンを保有しないと検査ができない状況では，PET の普及には限界がある。
FDGが放射性医薬品として供給されるようになれば，PETスキャナーを導入するだけで検査ができ
るので，飛躍的な普及が期待される。 
 ところで，短寿命のポジトロン核種を利用する PET 検査では，いかに撮像時間を短縮できるかが
効率的な検査を行う鍵となる。110分の物理的半減期のF-18では，多量のFDGを合成できても，約
2時間ごとに半分が失われていくので，どれだけ検査のスループットを向上させられるかで検査件数
が決まってしまうことになる。サイクロトロンを保有して FDGを合成している施設にとっては，検
査時間の短縮はそのまま検査件数の増加に結びつく。 
 

表３．臨床 PETを発展させるための要件 
 

１）ポジトロン製剤供給システムの確立 
・院内製剤としての安定供給（合成環境，合成装置，品質管理） 
・F-18標識薬剤の放射性医薬品としての供給体制 
・ポジトロンジェネレータの利用 
２）PET検査システムの確立 
・高性能スキャナーの開発（短時間測定，高スループット） 
・投与から撮像までの検査システム確立（被曝軽減，効率化） 
・検査と読影の効率化 
３）PET核医学の発展 
・新規標識薬剤の開発 
・超小型サイクロトロンの有効利用 
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 一方，FDGの供給を受けてPET検査を行う施設にとっては，検査時間の短縮はより切実な問題で
ある。現在の PETスキャナーでは，1時間あたりの検査件数は 1～2件程度だが，これではせっかく
FDGが供給されても，1日の検査件数は FDGの供給回数と同じかせいぜい倍程度にしかならないの
で，高額な PET スキャナーの経費をまかなうのは困難である。比較的安価な PET／SPECT ハイブ
リッド型スキャナーを購入するのも一つの選択だが，画質や定量性の点で必ずしも満足できるとは

思えない。PET スキャナーの有効利用法として，ポジトロンジェネレータの臨床応用も考えるべき
であろう。 
 ところで，PET 検査の件数が増加することによって，放射線管理の点で重要な問題が発生する。
511KeVという高エネルギーの消滅放射線による被曝に対する十分な対策が必要になる。これには，
FDG の分注，投与，撮像時までの待ち時間，撮像時の検査技師への被曝，撮像終了後の被験者の動
線なども考慮しなければならない。また，大量の画像データが発生し，その処理と読影診断につい

ても工夫が必要になると思われる。 
 

４．臨床ＰＥＴの将来展望 

 PET が臨床検査法として定着するには，前項で示した要件に加えて，より幅広い検査法として普
及する必要がある。現在健康保険で認められている酸素 15 標識ガスと FDG に加えて，今後どのよ
うな検査法が期待されかを考えたときに，やはり悪性腫瘍が主要なターゲットであることは間違い

なさそうである。それでは，FDG に続く検査法として，腫瘍細胞のどのような機能測定が求められ
ているのだろうか。 
 悪性腫瘍細胞の特異的なイメージングには，腫瘍細胞に特有の性質を利用すればよい。腫瘍細胞

の特徴として，まず第一に活発な増殖能を上げることができる。FDG は腫瘍細胞の増殖に際して多
くのエネルギー輪必要として，その大部分を糖代謝でまかなっている事実を利用したものである。

悪性腫瘍の診療における重要なポイントは，早期発見と治療方針の決定である。FDG はほとんどの
悪性腫瘍に集積することから，早期発見に重要な役割を果たすと期待されている。しかし，腫瘍を

治療したときのブドウ糖代謝の反応はかなり複雑である。放射線照射により数時間後に一過性の代

謝亢進を示す。放射線や化学療法によるブドウ糖代謝の低下は比較的遅く，アミノ酸や核酸の代謝

低下が先行することが明らかにされている。培養細胞による基礎的検討や手術で切除した組織の検

討で，F-18標識核酸誘導体の 3-フルオロチミジン（FLT）が細胞増殖の指標として FDGよりも優れ
ていることが報告されており[3]，早期に治療効果を判定するには FLTの方が期待できそうである。 
 腫瘍細胞は，活発な増殖能とともに低酸素状態にも耐えられる代謝を行っている。低酸素状態の

腫瘍細胞は放射線に対して抵抗性があることが以前から知られてきたが，このような腫瘍細胞を同

定することは，放射線治療計画を立てる上でも重要である。半減期 10 分のポジトロン核種である銅
62（62Cu）で標識した 62Cu-ATSMは，低酸素イメージング製剤として開発されたもので，悪性腫瘍
にも強く集積することを報告した[4]。 
 62Cuは半減期 9時間の亜鉛 62（62Zn）を親核種としてジェネレータで取り出せるので，PETの臨
床検査には理想的な核種である[5]。数十分間隔で 62Cuを取り出して検査が可能であり，半減期が10
分と短いことは，被験者の被曝が少なくてすむメリットもある。今までの PET スキャナーでは，全
身スキャンを行うにはやや寿命が短すぎるのではないかと考えられてきたが，高感度 PET 装置の開
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発で，10～15分間で全身スキャンを行うことが現実のものになりつつあり，FDGとは異なる情報を
与える薬剤として期待される[6]。特に，サイクロトロンを持たない施設にとっては，このジェネレ
ータが 1台あれば，供給されるFDGと併せて，PETスキャナーを効率的に利用できることになる。 
 

５．まとめ 

 PET の本格的な臨床利用に向けて問題点を整理し，その解決法を提案してみた。超短寿命の核種
を利用するために，今まで臨床検査として成熟するには困難な問題点が多くあったが，その特徴を

逆に利用することによってすぐれた検査法として確立できる。核医学が分子イメージングとして次

の発展を遂げるためには，PET を臨床検査法として確立することが何よりも重要な段階に来ている
と考えられる。 

（本稿は，下記参考文献[1]より抜粋し，一部改変したものである。） 
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[3] Toyohara J, Waki A, Takamatsu S, et al: Basis of FLT as a cell proliferation marker: 
comparative uptake studies with [3H]thymidine and [3H]arabinothymidine, and cell-analysis 
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[4] Takahashi N, Fujibayashi Y, Yonekura Y, et al: Evaluation of 62Cu labeled diacetyl-bis(N4- 
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Nucl Med 14: 323-328, 2000. 
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[2] インビボ放射薬剤開発と PET：小動物 PET への期待 

 

原田平 輝志 

放射線医学総合研究所 画像医学部 

 

 

１． はじめに 

インビボ放射薬剤の開発に当っては、インビトロの評価系で標的部位に高親和性・高選択性を示す薬剤を

リード化合物として第１選択する場合が多いが、インビボ条件下において標的部位に到達するまでに受け

る代謝や非特異結合などを事前に予測することは難しく、ほとんどのものがインビボ評価の過程において

消えていく。薬剤のインビボ評価法としては、マウス、ラット、サルなどの生体を用いた動物 PET が薬剤

の体内動態 ADME (absorption, distribution, metabolism, excretion)を短時間に定量評価できるため、

有効かつ効率的な方法である。我々はこれまで動物 PET を中心としたインビボトレーサ法を用いて放射薬

剤の開発評価を行ってきたが、時としてインビトロ条件下では予測できない新しい薬剤のインビボ動態を

明らかにできる場合がある。このようなインビボ固有の分子情報は、核医学分野のみならず創薬や生命科

学の分野にも有益な情報を提供するものである。さらに、最近開発された小動物用 PET は、多様な疾患モ

デル動物における薬剤分子のインビボ情報の抽出を可能にするため、今後医薬品開発における効率的スク

リーニング法として、あるいは遺伝子治療、再生医療研究の前臨床評価法として有効な手段の一つに発展

していくことが期待される。 
 
 

２．インビボ分子情報と創薬研究 

興奮性アミノ酸受容体を代表するグルタミン酸受容体は、記憶や学習などの日常的な脳の働きに深く結び

ついていると同時に、脳虚血などによって惹起される神経障害、さらには統合失調症やアルツハイマー病

といった精神神経疾患の発症に深く関わっていることが知られている。従って、PET を用いてグルタミン

酸受容体の機能を司る分子の動態を生体レベルで捉えることができれば、実にさまざまな精神神経疾患の

発症機構の解明や診断、脳高次機能の研究に貢献することが期待されている。しかし多くの試みにも関わ

らず現在有効な PET 薬剤の開発には至っていないのが現状である。 

我々は、このグルタミン酸受容体の PET リガンドの開発に奮闘しているが、最近インビボトレーサ法（動

物 PET、解剖学的手法、オートラジオグラフィー法）とノックアウトマウス等の動物モデルを使って、イ

ンビボ条件下でのみ惹起される薬剤の特異な結合特性の発見とその機構解明を行った。グルタミン酸受容

体のサブタイプである NMDA 受容体のグリシン結合部位に選択的な[11C]L-703,717 がインビボ条件下では

小脳の特定のサブユニット（GluRε1/GluRε3サブユニット）に特異結合することを、GluRε3ノックアウ
トマウスを用いて発見した[1]。これは薬剤のサブユニット選択性がインビトロ条件下では見られずイン

ビボ条件下でのみ惹起される点において新しい発見であり、さらにその原因に内在性アゴニスト（グリシ

ン、D-セリン）との競合阻害が関与していることを D-アミノ酸代謝酵素欠損マウスを用いて明らかにした

[2]。[11C]L-703,717 は SHR7700 を用いたラット PET により、小脳の GluRε1/GluRε3サブユニットの画像
化が可能であった（図１）。 
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B:冠状断面）；ラット小脳の GluRε1/GluRε3サブユ

ニットが画像化されている。 
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図１：[11C]L-703,717 とラット PET 

 

 

インビボ放射薬剤の開発に際しては、生体内で特定の分子に結合するものであれば毒物でも薬剤として開

発できるが、医薬品開発においては副作用があれば開発ルートからはずされる。また脳をターゲットにし

たインビボ放射薬剤の開発においては、薬剤の十分な血液-脳関門透過性の確保が重要であるが、薬効量

として見た場合十分な脳移行性を示す薬剤であっても、放射線の体外検出を基本とする放射薬剤として見

た場合にはその脳移行性（脳内放射能）は不十分な場合が多い。このように薬剤開発において両者ではお

互いに異なる発想と戦略がとられるため、得られる情報もおのずと異なってくる。従って互いの情報を共

有することは優れた医薬品や放射薬剤の効率的な開発につながるはずである。例えば L-703,717 のインビ

ボ特異的なサブユニット選択性の発見は、インビボ放射薬剤開発の過程で明らかになったものであるが、

この成果は薬剤の薬理作用を考える上においてサブユニット存在の重要性を指摘しており、創薬研究にも

フィードバックされる情報である。 

 

 

３．インビボ活性-構造相関と小動物 PET 

グルタミン酸受容体は生体内で数多くの分子によりその活性が調節されているため、受容体の真の姿（受

容体のインビボ構造）を捉えることはできない。従って、インビトロ評価系（受容体のインビトロ構造）

で最適化された薬剤分子が必ずしもインビボ構造にベストフィットできないことが本受容体の放射薬剤開

発を送らせている大きな原因になっているのではないかと考えられる。この問題点の克服には、薬剤のイ

ンビボ動態を高感度に追跡できる PET 等を用いて、生体（受容体のインビボ構造）を対象として薬剤のト

レーサ活性と構造との相関（インビボ活性-構造相関）を求め、その相関を基礎として薬剤の最適化や新規

リード化合物の創出をおこなう方法論の開発が必要となってくる。この方法論は、医薬品開発の分野にも

新しい情報をもたらすものである（図２）。 

しかしながら、このインビボ活性-構造相関を可能にするにはハイスループットなインビボ評価系の構築

が不可欠である。そこで最近開発された小動物用 PETに期待したい。小動物 PETを用いればマウス等を
用いた同一個体での複数回評価が可能であり、比較的高価な疾患モデルマウスを有効利用できる。従って、
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ハイスループットに高い標的指向性を持って薬剤の評価ができる。さらに、小動物 PET は今後発展が予
想される再生医療や遺伝子治療の前臨床評価系として、遺伝子発現イメージングと併せることにより、非

常に有効な研究手段の一つに発展していくことが期待できる。 
 
 
 
 

give

take

takeインビボ放射薬剤

基礎研究臨床研究

インビボ固有の
分子 情報 の抽出

生きている状態での標的部位到達性、
局所動態、代謝などの情報

脳機能研究、病態分子診断、遺伝子
治療や再生移植医療の個体での検証

生命科学

Validation

P E Tを中心とした
生体分子イメージング法

創薬科学

give

臨床PET

核医学

小動物PET

Lead optim ization
Lead generation

インビボ構造活性相関

give

take

takeインビボ放射薬剤

基礎研究臨床研究

インビボ固有の
分子 情報 の抽出

生きている状態での標的部位到達性、
局所動態、代謝などの情報

脳機能研究、病態分子診断、遺伝子
治療や再生移植医療の個体での検証

生命科学生命科学

Validation

P E Tを中心とした
生体分子イメージング法

創薬科学創薬科学

give

臨床PET

核医学核医学

小動物PET

Lead optim ization
Lead generation

インビボ構造活性相関

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

図２：小動物 PETを用いたインビボ活性-構造相関の応用 
 
 
４．おわりに 
これまでインビボ放射薬剤の開発においては、もっぱら創薬生命科学分野からの情報を引き出すのみ 
(take)であったが、小動物PET等を用いてインビボでの分子イメージングが可能となった現在、創薬や生
命科学研究に有益な多くのインビボ分子情報を提供（give）できることの重要性が増していくものと考え
る。そのため放射薬剤には、投与量低減のための高比放射能化、S/N 比向上のための高い標的分子選択性
が求められるであろう。画像解析分野においては更なる高感度化とサブミリメートルの分解能が求められ

るのではないだろうか。 
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[3] 最新の PET 装置の動向 

 

石津浩一 

京都大学医学部附属病院放射線部 

 

１．はじめに 
 近年、FDG を中心とした PET 画像診断の臨床応用が急速に進んできた。ここ１０年ほどの PET 装置の発

達に伴い、３０分程度の撮影時間で十分な画質の FDG 全身像を得ることができるようになったことが、

PET の臨床利用を大きく後押しした。現在、PET 以外の核医学画像診断装置の開発からは多くの日本メー

カーが撤退したという状況にあるが、こと PET 装置の開発に関しては日本は現在も中心的役割を担ってい

る。各 PET 装置製造メーカーの新製品と、ここ数年のうちに出てくると期待される新技術についてのトピ

ックスを簡単に紹介し、臨床的な立場からの要望を加え、今後の展望を述べたい。 

 

２．PET-CT 

 PET装置に関してのここ数年のトピックスといえば、PETをCT装置と合体させたPET-CTの開発だと思わ

れる。PET-CT の長所は、吸収補正のためのトランスミッションスキャンを CT スキャンで代行することで

撮影トータル時間を短縮できる、解剖学的情報量の多いCT画像とPET画像の重ね合わせが簡便かつ正確に

できる、という２点にある。最近の PET 装置販売台数の集計では７０％以上が PET－CT であるという報告

もあり、臨床上非常にパワフルな診断ツールとしてすでに認知されていると思われる。 

 PET 製造メーカーの多くが PET 市場でより大きなシェアを握るために最大の武器と考えているのがこの

PET-CT である。もともと商品化に積極的であった GE 社のみならず他社も新製品の開発に力を入れている。

現在の流れとしてはPET装置として最高性能の製品を用いるだけでなく、合体させるCTも検出器スライス

数の多い最高性能の MDCT を組み合わせる事が多いようである。これは PET 検査時の CT 全身像を PET 検査

の付け足しと考えるのではなく、一般の CT 検査として用いることを前提としていると考えられる。 

 

３．検出器 

 検出器の改良もめざましい。クリスタルは従来 BGO が使われてきたが、新しいクリスタルも実際の製品

に使われるようになってきた。発光量が多いことや減衰時間が短くカウントレートの向上が見込めるなど、

より高性能を望めると考えられる。しかし BGO もストッピングパワーが高く、依然最新機種にも使われる

傾向があり、一概にどのクリスタルが一番優秀であるとか決めることはできない。電気回路系を含めたシ

ステムとしての性能で評価されるべきであり、比較的カウントレートの低いＦＤＧの static scan のみを

対象とする場合と、投与直後の高カウント時の直線性が重要となるdynamic scanも必要とする場合で、要

求されるシステムの最適条件が違ってくると思われる。またクリスタルの選択には価格面も重要なファク

タとなり得る。 

 また現在開発されている検出器には、位置検出型光電子増倍管が利用されていたり、奥行き方向の空間

分解能を持った検出器ブロックの開発も行われている。感度や空間分解能の向上が見込める未来型の技術

であり今後に期待がもてる。 
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４．再構成アルゴリズム 

 OSEM に代表されるような逐次近似型再構成アルゴリズムの発展は著しく、高速で収束する計算法が開

発されてきたことと、近年のコンピュータの計算能力の向上に伴い、臨床的に十分に利用可能な速度で再

構成画像が得られるようになってきた。逐次近似法は逆投影法と比べ低カウント時の S/N 向上に役立つと

考えられ、撮影時間を長く取ることの難しい全身撮影などで非常に恩恵が大きい。今後の展望としては

3D データ収集時の逐次近似型再構成法としてより高速なものが望まれるところである。撮影終了後、次

の被験者のスキャンが終了するまでに画像再構成からフィルミングまでの一連の作業が終了していること

が、臨床サイドからの必要最低限の要求となるが、今後この条件を満たすような高速アルゴリズムが開発

されると思われる。 

 

５．各社新製品情報 

 各社の新製品や今後の展開をアンケートし現状で公にできる範囲で情報を集め、今後の PET 業界の動向

をある程度まとまった情報としてお伝えしたい。PET-CT、検出器、再構成アルゴリズムなど各ポイントか

ら実際の各社次期 PET 装置の実力を探ってみたい。 
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[4] 新しい PET 装置に望むこと 

臨床神経科学研究の立場から 

 

石 井 賢 二 

東京都老人総合研究所・ポジトロン医学研究施設 

 

１． はじめに 

 これまで臨床装置利用の立場を代表して、幅広い視点から次世代 PET 装置に望む仕様等について述べて

きたが、今回は PET の１ユーザーとして、我々の施設で行っている臨床神経科学研究に絞って、今後の

PET 利用の展望について意見を述べたい。 

 

２． 臨床神経科学研究のツールとしての PET 

 現在 PET で最も多くのユーザーが期待される領域は癌診断であるが、生きた脳の機能を非侵襲的に観察

したいという動機が、歴史的に PET 装置とそれを利用する研究を発展させてきた大きな driving force で

あったといえる。臨床神経科学研究が対象とする領域は、痴呆症をはじめとする神経新患、精神疾患、薬

物依存症のなどの疾患、脳機能の回復のメカニズム、学習、発達、正常老化など、きわめて多岐にわたり、

特に様々な脳疾患の早期診断、遺伝子発現の観察、治療薬の開発、オーダーメード治療への足がかりなど、

今後も PET の果たす役割は大きいものと期待される。 

 ２０世紀の最後の１０年は、「非侵襲的脳機能計測」「脳マッピング」というキーワードで集約される

ように、脳の局所機能を計測する様々な方法が開発、実用化されてきた時代であった。また、最近では単

一のモダリティだけでなく、目的に応じて複数のモダリティを組み合わせて研究する手法が主流となって

きている。研究は、methodology oriented から objective oriented へと様変わりしつつある。 

 こうした流れの中で、臨床神経科学研究において PET の担う役割も変化してきている。血流測定はかつ

て PET が大きな役割を果たしてきた領域であったが、ある程度の精度で局所脳血流が測定できればよいの

なら PET ではなく SPECT で十分であり、薬剤を投与する必要のない purfusion MRI という方法も開発され

た。一方、高次脳機能を動物実験や電気生理学的所見と対照して検索するためには PET の時間・空間分解

能は十分でなく、fMRI、optical imaging、などの方が有利な場合がある。しかし、PET はユニークで際だ

った特徴のある計測装置であり、臨床神経科学研究はその特徴を切実に必要としている。PET のもつ特徴

とは、優れた定量性、再現性、均一性であり、測定できる機能（トレーサーのデザイン）多彩さ、自由度

の大きさにある。しかし、現在の測定装置は我々の望む情報を得るための十分な性能を持っているとはい

えない。以下、具体的な必要性について述べてみたい。 

 

 １）脳機能の複合的理解のツールとして 

 脳局所におけるブドウ糖代謝、酸素代謝、血流はいずれもその部位の神経活動をよく反映する指標であ

る。しかし血流や代謝は、細胞の構造維持、シナプス活動、膜電位の維持などに必要な脳のエネルギー的

需要の全てを総和的に反映した、いわば非特異的脳機能であり、活動したシナプスが興奮性か抑制性かは

区別することはできないし、どのような神経伝達物質・受容体が機能したかもわからない。非特異的脳機

能に合わせて神経伝達系のような特異的脳機能情報を得ることができるのが PET の強みである。現在東京

都老人総合研究所ポジトロン医学研究施設で臨床使用が可能な脳 PET トレーサーは二十数種類に及ぶ。図
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１は PET によって同一人の脳の機能に関して様々な情報を得れことができることを示す。 

 

 

図１ PET による複合的脳機能

評価 MRI：脳の形態、FDG:脳

ブドウ糖代謝、FMZ:脳中枢性ベ

ンゾジアゼピン受容体密度、

RAC:ドーパミン D2 受容体密

度、TMSX: 脳アデノシン A2A受

容体密度、MPDX: アデノシン

A1受容体密度 

 

 図２は同一被検者における線条体のドパミン節前機能と節後機能の相関を画素ごとにプロットしたグラ

フである。節前機能の指標として[C-11]CFT によるドパミントランスポーター密度、節後機能の指標とし

て[C-11]raclopride によるドパミン D2 受容体密度を用いている。疾患によって節前・節後の相関関係が

異なり、二つの機能を同時に評価して初めて病態を正しく把握できることを示している。 

 

 

図２ 線条体におけるドパミン

節前機能と節後機能の相関的評

価 PD: パーキンソン病、SND:

線条体黒質変性症、Normal: 健

常人、HD: ハンチントン舞踏

病、は異なったパターンを示す。

 

 このように、様々なトレーサーを組み合わせて、脳機能を複合的に評価することができるのが PET の長

所である。しかし、現在の撮影装置では放射線被曝がネックとなり、２･ ３種類の検査を合わせて行うの
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がやっとである。PET カメラの感度が向上して投与量を減らすことができれば、複合的検査の実用性も大

いに高まると期待される。 

 

 ２）より詳細な局所脳機能の解明で得られる情報 

 現在普及している 3D 撮影のできる PET カメラの分解能は 5 mm 程度といわれている。図 3は、同一被検

者の MRI と FDG-PET による脳ブドウ糖代謝画像を重ね合わせたものである。大脳皮質は厚さ 3･ 7 mm 程度

の神経細胞の層が脳の表面の凹凸、すなわち脳溝脳回に沿って折れ曲がって存在している。MRI と PET を

重ねてみると、現行の PET カメラでもブドウ糖代謝は灰白質の分布をよく反映していることがわかる。 

しかし、現在の解像度では、残念ながら灰白質と白質の機能を分けたり、脳回の頂上部と脳溝の底部の機

能の差、あるいは脳溝をはさんで向かい合った皮質の機能の違いを分離することはできない。 

 

 

図３ PET 画像の分解能

Ａ：MRI，C：位置あわせをし

たオリジナル FDG-PET 画

像，Ｂ：ＡとＣの重ね合わせ

表示、糖代謝は灰白質の分布

を反映していることがわか

る．Ｄ：統計画像（SPM）で

解析するため 16mm FWHM

のGaussian filterで平滑化し

た画像．皮質の詳細な構造情

報は失われる． 

 

 SPM（Statistical Parametric Mapping）のような統計画像ソフトを用いて痴呆の早期診断を行う試みが

最近盛んになされているが、PET の画像を画素単位で統計学的に扱うためには、ノイズを減らすために分

解能を３倍くらい落とした画像に平滑化して解析せざるを得ない。図 3D に示すように平滑化した画像で

は皮質の詳細な情報は更に失われる。しかし、早期の微細な病的変化をとらえるためには、解像度を落と

したのでは感度が悪くなってしまう。以下に示すのはその具体的な例である。 

 図 4 は、健忘症状で発症した痴呆症症例の初期の画像と３年後の画像を示す。Ａは典型的なアルツハイ

マー病の症例であり、側頭葉の代謝低下が側頭葉全般に広がってゆくことが分かる。Ｂは非アルツハイマ

ー型の痴呆症と考えられる症例で、側頭葉の代謝低下は内側部分に限局している（矢印）。病理学的知見

からは、アルツハイマー病は側頭葉の Entorhinal cortex という場所から始まり側頭葉の外側に変化が広

がってゆく。一方Ｂは Grain Dementia という疾患が疑われるが、このタイプの痴呆は Ambient gyrus とい

う部分の変化が最も強く、余り側頭葉の外側には広がらない。３年間の経過をみれば、この２症例は異な

った疾患であることが明瞭に分かるが、現在の PET の解像度では初期の画像でその両者を区別することは

困難である。皮質輪ではなく、皮質の局所機能をきちんと評価できるだけの分解能、あるいは主要な神経

核（視床や基底核）の内部構造をある程度見分けることのできる分解能があれば、きわめて初期の段階で
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このような痴呆症の鑑別診断が可能となると期待される。この分解能で複合的な脳機能評価ができるよう

になれば臨床神経科学に飛躍的な進歩がもたらされるであろう。 

 

 

 
図４ 健忘症状で発症した変性型痴呆症の経時的変化。上段にMRI、下段に FDG-PETを示す。A:発症時 75

歳男性。３年後には両側側頭葉の著名な代謝低下が認められる。臨床診断アルツハイマー病。B:発症時 82 歳

女性。3年後でも側頭葉内側の限局した代謝低下のみ。臨床診断 Grain Dementia。 

 

 

 

 ３）動的神経病理学としての PET：臨床と病理の橋渡し 

 我々の施設では、研究所の神経病理部門および東京都老人医療センターと提携して、剖検例の中で生前

PETを施行した症例の、病理所見とPET所見との対比研究を行っており、既に30例を超える症例が蓄積さ

れている。老人医療センター剖検例の脳はブレインバンクとして保存されているので、通常の病理学的検

索だけでなく、PET 所見に基づいた探索的死後脳研究も将来可能となる。例えば PET と同じトレーサーを

用いたオートラジオグラフィーを行うこともできる。 

 PET よる脳疾患の臨床研究は、手術や生検によって診断が確定するような脳外科疾患は別であるが、脳

血管障害や脳変性疾患の場合は臨床診断が根拠となる。しかし、PET 以外の方法による臨床診断は、必ず

しも精度が高くなく、PET で見た機能変化が何を意味しているのかは、最終的には病理学的検索によって

裏付けられなければ確定することはできない。剖検病理診断によって裏付けられた症例の PET 所見を検討

することにより、PET 所見の持つ意味を明確にし、PET 診断の感度と特異性をより向上することができる。

しかし、病理と PET を比較する意味はこれだけではない。脳疾患の病理は動的に変化してゆくものであり、

剖検脳の検索はその最終時点での姿を見ているにすぎない。PET は疾患のごく初期やその過程を観察する

ことができるので、それによって時間軸における疾患プロセスの全体像を描き出すことが初めて可能とな

る。また、PET は機能異常検出の感度が高く、PET で異常があっても従来の病理学的方法では異常が検出

できないこともしばしばある。更に、病理学的方法は全脳をくまなく調べることはできないが、PET で異

常のある部分を病理検索することにより、病理での見落としを少なくすることができる。PET を動的神経

病理と位置づけて剖検病理と有機的に関連づけて疾患のプロセスを理解することが可能になる。図５は生

前 PET を施行し、剖検で進行性核上性麻痺という診断が確定した症例の、剖検脳の肉眼所見と PET 所見で

ある。PET は脳のスライスに合わせて冠状断に再構成してある。現行のカメラで撮影した画像でも、大脳

皮質や基底核のどこに変化が強いか、神経核の内部での病的変化の局在をある程度見ることができるが、
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十分とは言えない。このような検討は、single subject の PET 所見との対比が当然の事ながら要求される。

１例で皮質や神経核の機能変化を十分観察することのできる感度と空間分解能が必要となる。 

 

 
 図５ PET と病理の対応 剖検により診断が確定した進行性核上性麻痺症例の（Ａ）脳切片（左大脳半球，冠状断）

と（Ｂ）対応するオリエンテーションで再構成した生前の FDG（脳ブドウ糖代謝）およびドパミン系 PET 画像（ト

ランスポーター： CFTと D２受容体密度： RAC）．PETで異常のある部位を病理学的に検索することができる。 

 

 

 

３ おわりに 

 以上、臨床神経科学研究者の立場から、新しい PET 装置への期待を述べた。我々が喉から手が出るほど

欲しいのは、１）感度 10 倍、２）分解能 3 mm、３）採血不要、４）動いてもブレない、カメラである。 
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[5]  PET によるヒト脳機能研究 

 

尾内康臣 

浜松医療センター 先端医療技術センター 

 

１．はじめに 

 昨年の次世代 PET 装置開発研究会議では、「新しい PET へ望むこと」と題して、ヒトを対象とした PET

測定に関して多大な願望を吐露させてもらった。ヒトは動くわけだから、頑丈な頭部固定をあえて外し、

その非拘束という点をfMRIや MEGと差別化する長所にしたらいいと述べた。PETの十八番分野である、神

経伝達物質の微細な放出と受容体への反応も特異トレーサーの開発と高感度 PET 装置の併用でさらに前進

するであろうと想像した。１年経って普及したのは、検診用の全身 PET カメラであった。癌の恐怖を取り

除く意味で PET 核医学は人々に莫大な恩恵を与えた。一見すると脳 PET がその影に追いやられた感がある

が、この時だからこそ脳機能研究の重要性が再認識されると自負している。この一年、われわれが取り組

んだヒトにおける脳機能研究を紹介するとともに、先に述べた次世代 PET システムの重要性について記述

する。 

 

2． 座位、立位 PET システム 

 ヒトは直立姿勢で生活するわけだから、直立姿勢にある脳環境が基本状態である。安静臥位状態で撮像

した機能画像は、ヒトのベースライン状態の脳生理を描出できるが、活動時のベースライン状態は安静直

立姿勢である。この臥位基準状態と直立姿勢基準状態には明らかに差があり、姿勢維持に重要な小脳虫部

が直立時には賦活している[1]。この賦活は同じ直立状態でも座位姿勢より立位姿勢になったほうが顕著

であった（図１）。この知見は浜松ホトニクス製の初代ヒト頭部用 PET カメラ（SHR2400：体軸 

  左図：ヒトの姿勢 

  

    立位･ 臥位               立位･ 座位 

図 1 直立姿勢維持で賦活する脳領域 

FOV75 mm）を使って得られものであり、一次知覚運動野での活動は撮像範囲外という理由で調べられてい

ない。しかし、２世代目の SHR12000（体軸 FOV：163mm）は図２に示すように、全脳をカバーできるように
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設計され、現在、未検討の領域も考慮した起立脳賦活研究が行われている。ここで、大切なのは、PET 装

置の性能を表す解像度・感度・計数率特性のひたすらな向上というのでなく、解像度を犠牲にしても高感

度であるという性能向上に温度差をつけるということである。前述したように、ヒトを対象にした脳 PET

研究は空間分解能の点からいうと、fMRI に及ばない。大脳皮質は平均 3 mm の厚さがあり、皮質内の機能

的円柱構造は数百 µm で、毛細血管レベルでは数十 µm であるため、これらすべての解像度を確保するこ

とはヒト in vivo 計測においてほとんど不可能であろう。微小な神経賦活を捉えられることは確かに重要

である。しかし、現実的には最新の SHR12000 の物理的解像度が水平面内で 2.9 mm、再構成画像では 6･ 8 

mm となり、機能的円柱間の区別はもとより、重合した大脳皮質輪

も分けることもできない。図２で明らかなように、大切なのは被

験者の束縛を取り、いかに撮像時間をいかに短縮できるかなので

ある。個人的にSHR12000の解像度に不満はない。ただ、非拘束で

ないという点に注文は付けたい。1mm をきるヒト用 PET カメラは

いずれ技術革新と共に出現するであろうが、長時間の撮影を余儀

なくするのであればヒトの生体撮影という考え方に逆行してしま

う。一般的に、脳の機能局在に限定した脳賦活研究で PET は fMRI

を越えられないと信じられている。しかし、PET の小型化やガン

トリー可変化により柔軟性のある仕様に豊富な PET 薬剤を組み合

わせれば、ヒトの単純な起立姿勢という現象から、めまいやふら

つきなどの病態、姿勢に伴う疲労や頭痛といったヒト特有の症状

の病態解明に大きな威力を発揮するだろう。その意味で立位 PET

システムは fMRI をはるかに凌駕している。 
 

 

 図２ 起立姿勢中の PET 測定  

3．PET が優位に立てる受容体研究 

 節前神経終末から化学物質が放出されて節後神経細胞膜上の受容体に結合して、一つの興奮性あるいは

抑制性の神経伝達が完了する。放出された神経伝達物質がシナプス間を移動して神経後膜に次の信号を与

える過程は単純でなく、シナプスを取り巻く環境は常にfeedbackとfeedforwardの連続で止まることはな

い。神経伝達に関わる酵素活性、トランスポーター、レセプター結合など一つ一つの反応を画像化するの

は PET の得意とするところであり、一見非力に思えるこの複雑系の描出に PET はある程度応えてくれる。

ここで中心となる考え方は、PET 装置の性能よりは PET 製剤の薬理学的特徴である。fMRI のような繰り返

し撮像が可能な場合、event-related な現象を抽出できるが、現存する PET 計測では、外から投与した放

射性薬剤の組織取り込み程度を評価しているため、都合よく神経伝達に関わる内因性の変化を時間的に捕

まえることが難しい。ただし、11C-raclopride はその脳内動態についてよく検討された薬剤であり、内

因性のドパミン変化を測定できる薬剤として利用されている。安静時に比べると運動課題の遂行時では内

因性ドパミンはより放出される（図 2）[2]が、厳密には放出されるドパミンは常に一定とは考えられず、

運動開始や停止時などで放出量が変化すると予想される。この時間的なドパミン放出の変化を捉えられれ

ば PET はさらに強力な生体観測武器となる。ただ、リストモード撮影が可能な PET カメラで事象関連のデ

ータが抽出できた場合、一旦投与された11C-racloprideが一定時間経過後に十分なS/N信号比変化を提供
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できるか否かは検証されるべき話になる。11C-raclopride のボーラス静注でなく持続静注という方法で

も検証されるべきことは同じである。シナプス内反応における分子イメージングに PET が貢献する場合、

1秒をきる時間分解能と超高感度でなければならないという条件は必要だろう。 

 

図 2  A：安静時の線条体における 11C-raclopride 集積、 B：足運動中 

 

4．最後に 

 一昔は磁場という研究環境に制限があったため、種々の電気機器を持ち込める PET 環境に軍配が上がっ

ていたが、賦活機材も改良されfMRIでできるような脳賦活デザインはPET領域から徐々に消滅いていく運

命にあると思う。ヒトの脳 PET 機能研究ではよりテーマを絞って特殊化していかなければならない。今後

も、細胞・組織代謝や脳内神経伝達物質系での動的側面の定量的画像化、小型・可変化・非拘束による自

由姿勢撮像など脳 PET の将来に終わりはない。 

 

参考文献 

[1] Ouchi Y, Okada H, Yoshikawa E, Futatsubashi M, Nobezawa S.  Absolute changes in regional 

cerebral blood flow in association with upright posture in humans: an orthostatic PET study. 

J Nucl Med. 2001; 42: 707-712 

 

[2] Ouchi Y, Yoshikawa E, Futatsubashi M, Okada H, Torizuka T, Sakamoto M. Effect of simple motor 

performance on regional dopamine release in the striatum in Parkinson disease patients and 

healthy subjects: a positron emission tomography study. J Cereb Blood Flow Metab・22・746-52・

2002 

 113



[6] PET と腫瘍 

井上登美夫 
横浜市立大学医学部放射線医学講座 

 
１． はじめに 
現在臨床の場でもっとも多く使われている PET検査は FDGを用いた腫瘍の PET検査である。がん
患者を対象とする場合、その臨床上の目的は①良性疾患と悪性腫瘍の鑑別②がんの病期診断③治療の

効果予測④治療の効果判定⑤治療後再発腫瘍の診断⑥予後の予測である。健康人を対象とする場合は、

⑦がんのスクリーニングを目的とする検診である。将来の PET カメラに求められる機能要件は、基本
的には上記 7項目の臨床上の目的を満足しうるものということになる。又、ＰＥＴカメラに要求される
機能を考慮する場合、FDG に限定せず様々なトレーサの薬物動態や特徴を視野にいれておく必要があ
ると考える。 

 
２． 臨床上の目的と PET カメラに要求される機能 

(1)良性疾患と悪性疾患の鑑別 
この問題は臨床医の永遠のテーマであり、残念ながらFDG-PETでもこの問題は完全には解決されて
いない。画像診断上腫瘍を形成する炎症性肉芽などの病態では FDG の強い集積が見られる。この現象
は、腫瘍を形成する細胞は腫瘍細胞のみではなく、マクロファージ、好中球、リンパ球などのブドウ

糖代謝が画像上映し出されるからである。FDG-PETで行う良悪性の鑑別の一手段として、通常の投与
1時間後のイメージングに加え 2~3時間後にいわゆる delayed imageを追加し、経時的変化を観察す
る dual point FDG-PET検査を行うことがある。悪性腫瘍の場合、1時間後より 2~3時間後の FDG
集積が増加するのに対し、良性疾患の場合不変ないし低下するという現象を利用した検査法である。

この撮影方法で要求される PETカメラの機能要求としては、 
① FDG のような短半減期核種を用いるため、遅延像での収集カウントは少なくなる。したが
って高感度であることが要求される。 

② 2回の撮像で得られたイメージ上の同一部位の確認が容易であること。すなわち、位置決め
の再現性の精度が高くかつ迅速に出来ることが要求される。 

(2)がんの病期診断 
がんの広がりの評価についていくつかの方法があるが、原発巣（T）、所属リンパ節への転移(Ⅳ)遠隔
臓器への転移(M)に分けて、各々の部位でのがんの広がりを分類する TNM 分類が国際的に用いられて
いる。わが国では、各がんごとに取り扱い規約が定められており、この基準を用いている施設も多い。

いずれにしても治療を開始する前にがんの広がりを正確に把握し治療方針の決定を行う。その際 PET
の果たす役割が大きく、特にリンパ節転移(Ｎ)の診断と遠隔転移(M)の診断に関して従来から FDG-PET
診断の有用性が数多く報告されている。 
  原発巣の診断についてはその広がりを正確に診断するためにはＰＥＴ単独では困難であり、形態学的
画像情報であるＣＴ／ＭＲＩ／ＵＳなどの画像との融合が必要である。したがってＰＥＴカメラに要

求される機能として 
 ①ＣＴ・ＭＲＩ・ＵＳ上の画像にＦＤＧなどＰＥＴ製剤の分布が重ねて評価できる空間分解が必

要である。リンパ節転移に診断に関しては、従来の CT,MRI などで短径１０ｍｍを超えるリ
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ンパ節の腫大を転移とする診断の精度が必ずしも充分ではなく、機能診断である FDG-PET
でのリンパ節の FDG集積の情報が加味されることにより精度が高くなる。臨床的には５－１
０ｍｍの間の大きさのリンパ節の集積の検出が特に重要となる。この観点からは PET カメラ
の性能として、 
② 高感度であること 
③ 小さなリンパ節の位置の同定が可能であることが期待される。 

現在の PET/CT は位置の同定に威力を発揮するものと期待できる。MRI、超音波（US）も有用な形態
画像診断技術であり、これらのモダリテイとの複合を含めた解剖学的位置の同定が容易であるこ

とが重要と思われる。 
遠隔転移の診断は全身ＰＥＴイメージを撮像することによって行われる。この全身ＰＥＴイメージ

ングの技術が、腫瘍ＰＥＴにおいて最も重要な機能である。現在までの腫瘍ＰＥＴ検査の歴史の中で、

全身ＰＥＴイメージングが可能になったことが研究目的としてのＰＥＴからクリニカルＰＥＴへ大き

く転換した最大の要因と思われる。全身イメージングに対する機能要求としては  
  ①撮像時間が短時間であること 
  ②がんの検出感度が高いこと 
  ③異常集積の解剖学的部位判定が容易であることが挙げられる。 
全身イメージングの撮影時間は短ければ短いほど良く、特にがん患者の場合、腰痛など身体上の苦痛

から長期に仰向けの姿勢を維持することが困難な患者が多い。撮影時間としては理想的には５分以内

でしかも楽な姿勢で撮像できるシステムが要望される。遠隔転移の見逃しがある治療方針は大きく誤

ることになる。これはカメラだけに要求されるものではないが、全身イメージングであってもがんの

検出感度が高いことが要求される。全身イメージ上異常集積が検出され、遠隔転移が疑われた場合、

位置情報が正確であることが転移巣を確認するために次に必要な検査を的確に判断できることになる。

そのためには空間分解能が高く解剖学的部位の同定が正確であることが必要である。 
(3)治療の効果予測 
  ２００２年より米国では進行乳癌の化学療法の効果予測に対して、ＦＤＧ－ＰＥＴへの公的保険の
適用が認められた。この場合、化学療法施行前と１－２クール施行直後の２回のＦＤＧ－ＰＥＴ検査

を行い、病巣への集積度が治療開始の前値の５５％以下に低下している場合、効果が期待できると判

断し、５５％に満たない場合は効果が期待できないと判断し他の抗癌剤を選択する判断根拠とする。

この判定においては、同じ病巣部位のＦＤＧの集積度を高い再現性と精度で測定できる機能が求めら

れる。換言すれば、定量性が高いこと、さらに異なった検査日の画像データの重ね合わせが簡便にで

きる機能が要求される。 
   現在のＦＤＧを中心としたがんのＰＥＴ診療の中では、必ずしもＰＥＴの有用性が確立された項目
とは言えず、今後どのような薬剤が開発されるかによってＰＥＴカメラに求められる機能要求は未知

の点がある。たとえば薬剤そのものの標識体や薬効を反映する受容体の分布をＰＥＴで測定すること

で治療効果を予測する場合には、①定量性の高いＰＥＴカメラであること、②定量測定が簡便に行え

ることが臨床で使えるための必須条件であると思われる。さらに薬物動態の特性からＰＥＴ製剤投与

２４時間後の測定が必要になる場合も想定される。短半減期のトレーサを使用する場合は投与後の経

過時間が長いほど高感度のＰＥＴカメラが必要とされる。 
(4)治療の効果判定 
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  様々ながんの治療法の研究・開発が進められているが、臨床の場でのがんの標準的治療法は依然と
して手術、放射線、化学療法の３つの治療法である。現在臨床の場では大きさの変化を測定すること

で治療の効果を判定している。治療効果は完全寛解（ＣＲ）、部分寛解（ＰＲ）、不変（ＮＣ）など

に分類される。これらはＣＴ，ＭＲＩ，ＵＳなど形態診断の情報をもとに得られるが、ＰＥＴの機能

診断としての優位性は形態上の変化が現れる前に変化が観測できることである。この場合残存腫瘍に

対する過少評価が効果判定を誤ることになるため、ＰＥＴカメラの性能として高感度であることが要

求される。 
(5)再発腫瘍の診断 
   腫瘍を含む臓器の部分的な切除後など、初回治療が終了した時点では通常の解剖学的状態とは異な
る状況での形態診断での再発・残存腫瘍の診断は必ずしも容易ではない。造影効果の強い部位が術後

の肉芽瘢痕組織であったり、術後炎症部位であることもあり、機能的画像診断であるＰＥＴ検査は特

にこのような状況下での再発・残存腫瘍の診断に有用である。再発腫瘍の治療を確定するための病理

学的診断を確実に得るためにＣＴ、ＭＲＩなどの解剖学的画像とＦＤＧなど腫瘍検出製剤のＰＥＴ画

像の融合は、的中率の高い生検部位を選択する上で有用な情報となる。このような臨床上のニーズか

らは、高感度でかつＣＴ・ＭＲＩ・ＵＳなど解剖学的画像あとの重ね合わせが簡便であることが望ま

れる。 
(6)予後予測 
   この項目については、たとえば脳腫瘍・肺癌などのＦＤＧ集積の程度と予後の関係などの報告があ
る。ＳＵＶがある値以上の群と未満の群の５年生存率を比較すると、ＳＵＶが高い群で有意に生存率

が低いというものである。多くの報告ではＳＵＶなどの半定量的指標との関連で予後が予測されてい

る。したがって、予後予測に関してＰＥＴカメラに要求される機能としては定量性に優れていること

があげられる。 
(7)がん検診 
   山中湖クリニック、西台ＰＥＴイメージングセンターに代表されるＦＤＧ－ＰＥＴのがん検診は民
間のＰＥＴ施設が中心となって普及してきている。日本アイソトープ協会が行った平成１４年度の全

国核医学検査実態調査の結果では、わが国のＰＥＴ検査の検査件数の５０％近くはイメージングセン

ターで行われている実態が明らかになった。従来ＰＥＴ検査が研究中心に用いられた時期は、検査件

数のほとんどは国公立のＰＥＴ施設で行われていたが、そのような実態が大きく変化している。ＰＥ

Ｔイメージングセンターのがんの発見率は、通常のがん検診より高率であると報告されている。最近

では国立がんセンターの検診センターでもＰＥＴによるがん検診が募集されており、有力ながんのス

クリーニング検査法として注目を浴びてきている。１回の検査で複数のがんを対象に全身検索ができ

ることが、ＦＤＧ－ＰＥＴ検査ががんのスクリーニング検査として利用されてきた要因と言える。 
   がんの検診目的でＦＤＧ－ＰＥＴ検査を行う場合、保険診療と違い一般健常人が対象となる。した
がって通常の医療被曝ではなくできる限り少ないＦＤＧの投与量で検査が行えることが望ましい。ま

た、がんの見逃しをできる限り少なくしなくてはならない。２次検診として利用するにしても多数の

受診者を対象に検査を行うためには、ＦＤＧ－ＰＥＴ検査の特徴である全身イメージングが短時間で

完了できる機能が要求される。 
    がん検診目的のＰＥＴ全身イメージングに対する機能要求としては,  
   ①撮像時間が短時間であること 
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   ②がんの検出感度が高いこと 
③異常集積の解剖学的部位判定が容易である 

  など病期診断の全身転移検索に必要とされる機能要件と同様の要件であるが、トレーサの投与量を少
なくしてもこれらの諸条件を満たすことが必要である。 

 
3.まとめ 

現在のＦＤＧ－ＰＥＴ検査の腫瘍に関する診療内容を概説し、個々の診療内容に関連した臨床側からの

ＰＥＴカメラに求める機能要求を考察した。基本的な要件として 
①高分解能 
②高感度 
③定量性 
④撮像位置の再現性 
⑤ＣＴ・ＭＲＩ・ＵＳなどの形態画像診断との画像データの重ね合わせの簡便性 
⑥短時間の全身イメージング 

 といった機能が要求される。 
   現在のＰＥＴ装置の動向として、欧米でのＰＥＴ／ＣＴの普及が注目される。ＰＥＴ専用機とＰＥ

Ｔ／ＣＴが併設されている施設ではＰＥＴ／ＣＴへの依頼が多く、ＰＥＴ専用機の使用頻度が少なく

なってきている。今後数年間はわが国でもＰＥＴ／ＣＴが普及していくことが予想される。さらにＭ

ＲＩ、ＵＳと効率的に重ね合わせが可能なＰＥＴ装置の機能が要求されることになると思われる。Ｐ

ＥＴ専用機からの情報とＰＥＴ／ＣＴからの情報では診断精度に明らかな差がある。次世代ＰＥＴの

基本的要件としてＰＥＴ／ＣＴに対する臨床サイドからの要望が配慮されるべきと思われる。 
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[7] PET装置の性能評価 

─ NEMA NU2-2001の概要 ─ 

 

織田圭一 

東京都老人総合研究所・ポジトロン医学研究施設 

 

1. はじめに 

PET 装置の性能評価法は、1990 年に EEC が申し合わせとして発表[1][2]したのをはじめ、1994 年には

NEMAが NU2-1994規格[3]を制定した。国内では NEMAの 1991年の委員会レポート[4]に準拠し、更に日

本の事情を考慮して 1992年に日本アイソトープ協会（Japan Radioisotope Association：JRIA）医学・薬学部会

が“PET装置の性能評価のための測定指針”を発表（1994年に改訂）[5]した。また、1993年には日本放射線

機器工業会（現日本画像医療システム工業会）がこの指針を基に、若干の内容変更と書式の修正を行い、

PET装置の性能評価法を JESRA（Japanese Engineering Standards of Radiological Apparatus）規格として制

定[6]した。また、1993年頃から International Electrotechnical Commission (IEC)が国際的な規格化作業を進

め、1998年に正式に発表した[7]。さらに、2001年に三次元測定に対応した NEMA NU2-2001規格が発表さ

れた[8]。以下、新規格 NEMA NU2-2001の概要を述べる。 

 

2. 適用範囲 

NEMA NU2-2001規格の中に記載されている測定方法は、腫瘍検査用途のための全身撮像に主に的を

絞ったものであり、頭部の撮像時における PET の性能を正確に表現できるものではない。頭部の散乱フラク

ション測定は、NU2-1994規格を適用するものとして、付録として収録している。 

 

3. 測定項目 

（１）空間分解能 

線源は 18Fの点線源のみに限定し、体軸方向の中心と中心から体軸方向視野の 1/4の場所の断面内で、

中心から垂直方向に 1cmの点、x=0、y=10cmの点、 x=10、y=0cmの計 6点に配置する。点応答関数の最

大値は、ピーク点と最隣接する 2 点を用いて放物線近似により決定し、FWHM（あるいは FWTM）は、応答

関数の最高値の半値（または 1/10値）において、隣接するピクセル間での線形補間によって決める。 

（２）散乱フラクション、計数損失、偶発同時計数 

測定用ファントムは外径203mm、全長700mm、比重0.96のポリエチレン製の円筒であり、半径方向45mm

の距離のところに、直径 6.4mm の穴が円筒の中心軸と平行に開けられている(Fig. 1)。真の計数損失が

1.0%以下かつ偶発同時計数率が真同時計数率の 1.0%未満になるまでダイナミック収集を行う。計数損失

および偶発同時計数率が真同時計数率の 1.0%未満となる、一連の最後のフレーム j’のスライス i に対する

偶発同時計数と散乱同時計数の和（Cr+s,i,j’）と、総投影における全ピクセル値の総和（CTOT,i,j’）から、各スライ

スの散乱フラクション（SFi ）を次式によって求める。 

∑

∑
=

+

’

’

’

’

j

j

jTOT,i,

js,i,r

i C

C
SF  

各フレーム j、スライス iにおける真同時計数率（Rt,j,i）、偶発同時計数率（Rr,i,j）、散乱同時計数率（Rs,j,i）は、
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それぞれ次式より求める。 
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 
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 
 t,i, j

 

  
R

ここで、Tacq,jは収集時間、RTOT,I,jは各フレーム j、スライス i における全同時計数率、Cr+s,i,jは偶発同時計

数と散乱同時計数の和、CTOT,i,jは総投影における全ピクセル値の総和である。 

各フレーム j、スライス iにおける雑音等価計数率（RNEC,i,j）は、直接に偶発同時計数減算を行う装置を除く

全てのシステムでは、次式で計算する。 

 
ji,TOT,

2
ji,t,

ji,NEC, R
R

R =  

偶発同時計数を直接減算するシステムでは、次式で計算する。 

 
ji,r,ji,TOT,

2
ji,t,

ji,NEC, RR
R

R
+

=  

システムの真同時計数率、偶発同時計数率、散乱同時計数率、雑音等価計数率、全体の同時計数率を

平均実効放射能濃度の関数としてプロットする。これらのグラフから、真同時計数率のピーク（Rt,peak）、雑音

等価計数率のピーク（RNEC,peak）、Rt,peakが到達するところの放射能濃度、RNEC,peakが到達するところの放射能

濃度を求める。 

（３）感度 

長さ700mmのプラスティック・チューブに放射能を満たし、直径の異なる5本の金属スリーブを順に被せて

測定する。各スライスの減衰補正された計数率を加算し、RCORR,j を求める。次にそのデータを以下の回帰式

を使ってフィッティングする。 

RCORR,j = RCORR,0⋅ exp(−µM ⋅ 2 ⋅ X j )  

ここで、RCORR,0とμMは未知数で、Xjは重ねたスリーブの厚さで表される。RCORR,0は減弱の無い計数率を

表す。同様に断層面の中心から 10cm のオフセットで感度測定を行う。システムの感度（cps/MBq）は、

RCORR,0とチューブ内の放射能 Acalから次式で求める。 

cal

CORR,0
tot A

R
S =  

（４）計数損失および偶発同時計数補正の精度 

(2)で測定したデータに偶発同時計数と不感時間補正を適用した、再構成画像から評価することができる。

再構成画像内の中心に直径 18cmの円形の関心領域（ROI）を描き、各収集 j とスライス iに対する真同時計

数の計数（CROI,i,j）から真同時計数率（RROI,i,j）を計算する。 

 119



jacq,

ji,ROI,
ji,ROI, T

C
R =  

ここで、Tacq,jは jフレームの収集期間である。各スライス iに対して、外挿された真の同時計数率（REXtr,i,j）を

次式で計算する。 

∑
=

=
3

1k kave,

ji,ROI,jave,
ji,Extr, A

R
3

A
R  

ここで、Aave,j は平均放射能である。各収集 j の各スライス i に対して、百分率単位での相対計数率誤差

（∆ri,j ）を次式で計算し、平均実効放射能濃度（aeff,j ）に対する∆ri,j のスライスのうち最高値と最低値をプロット

する。 

%1
R
R

100r
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








−=∆  

雑音等価計数率のピークが到達するところの放射能濃度よりも、低い放射能値でのバイアスの最大値を報

告する。 

（５）画質、減弱および散乱線補正の精度 

ファントムは次の 4つのパーツからなる。 

1） 少なくとも内側の長さが 180mmの胴体ファントム(Fig. 2)。 

2） 壁厚が 1mm以下で内径 10, 13, 17, 22, 28および 37mmの 6個の溶液を満たせる球(Fig. 2)。 

3） 肺の減弱を模擬するために、壁厚 4mm 以下、外径 50±2mm の円筒インサートに平均密度

0.30±0.10g/cc の低原子番号の物質を満たし、胴体ファントム内中心に置いてファントムの全軸方向範

囲に張り出させたもの(Fig. 2)。 

4） 「散乱フラクション、計数損失、偶発同時計数」の測定で使用したファントム(Fig. 1)。 

画質の評価には、全身撮像検査で得られるホットとコールド両方の病巣を模擬した画像を作成し、各球の

両濃度比に対するパーセント・コントラストおよびパーセント・バックグラウンド変動性を物差しとして使用する。 

吸収補正と散乱補正の精度は、直径 30mmの円形ROIを、肺野を模擬したパーツの中心に設定し、バック

グラウンドとの比（パーセント）で表す。 

 

4. 結語 

NEMA NU2-2001は、三次元 PET装置と同時計数γカメラをターゲットとした評価法である。今回初めて利

用される長さ 70cmのファントムによる試験は、視野外の放射能の影響を考慮するもので、三次元全身測定の

評価に適する。実際使用される放射能濃度やスキャン時間に基づく画質測定は病巣識別能など臨床的な性

能を評価に向いたものとなっている。 
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[8] PET と MRI の接点 

 

小畠 隆行 

放射線医学総合研究所 画像医学部 

 

NMR・MRI の世界で研究をしてきた筆者にとって PET は同じ画像医学でくくられる分野であり、大変

興味深いものである。しかし、その特性上の違いからか、無意識のうちに距離を置いてきたような

気がする。けれども、NMR の研究を進めていくうちに、いくつかの困難に出会い、PET の世界ではこ

のような問題をどのように解決しているのだろう、MRI・PET を両方用いればより多くの情報を得ら

れるのではと考えることも増えてきた。現在、画像解析に関わるハード及びソフトの発達はめざま

しく、時代はマルチモダリティ画像解析の時代を迎えている。今回はMRIを中心に研究する立場から、

PET を中心に研究される方々への共同研究提案の良い機会と考えている。自分の行っている神経科

学・腫瘍学の研究を紹介することにより、PET との相補的な研究へと発展できれば幸いである。また、

MRI・PET のハイブリット画像測定装置開発の可能性についても MRI 研究者の立場から言及する。 

 

１， 神経科学領域 

z ﾌｧﾝｸｼｮﾅﾙ MRI（fMRI）は酸化型および還元型ヘモグロビンの微小変化を画像化すること（BOLD

効果の利用）により、局所脳機能変化を経時的に測定する手法で、その進歩は脳高次機能

の解析において新しい可能性を生み出してきた。しかし、その生理学的背景についてはま

だ未解明な部分も多い。我々は、局所脳血流・血液量・酸素消費量と BOLD 信号変化との

関係を示すモデル（バルーンモデル）を作成し、この問題の解明を試みている。現在まで

報告されている fMRI の諸研究結果はこのモデルに矛盾しないものが多いが、MRI 領域のみ

での研究ではモデルの正当性を完全に示すのは困難である。 

２， 腫瘍学領域 

z ガドリニウム造影剤を使用したダイナミック MRI (DCE-MRI)は、臨床現場で広く応用され

ている。現在、高速 MRI の撮像時間は数秒のオーダーとなり、より精密な造影剤動態解析

が行われてきている。放医研でも腫瘍への応用が行われ、放射線治療効果の予測が可能な

ことを報告した。放射線治療に影響を与える重要なファクタの一つに腫瘍内酸素分圧が知

られているが、この値と DCE-MRI で求められる解析パラメータとの関連を指摘する文献も

見られる。しかし、生検による結果では腫瘍全体の酸素分圧を評価できず、DCE-MRI の有

用性を示すには不十分である。PET での腫瘍酸素分圧に関する報告はこのような点で大変

興味深いものである。 

３， PET-MRI の実現に向けて 

z CT-PETは PETの代謝情報に加え、CTによる精密な形態情報を一度の検査で獲得できる画期

的な手法として普及しつつある。しかし、CTによる被爆は特に健常者を対象として行われ

る研究には障害となる可能性がある。もし、PET・MRI のハイブリッド装置が開発されれば、

被爆の問題が解決されるのみでなく、上述したような脳神経および腫瘍の機能検査も同時

に行うことができる。PET・MRI アプリケーションの専門チームと、開発を行える医学物理

部が存在する放医研は、PET-MRI を開発するポテンシャルを十分に備えている。 
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図１、BOLD 信号変化（右コラム） には血液動態の変化や酸素代謝量が複雑に関係している。 

 

 

図２、ダイナミックMRIと放射線治療における腫瘍縮小率との関係。造影剤投与により、徐々に造影

されていくピクセルの割合が多いほど腫瘍の反応性が悪いことがわかる。 
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