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研究成果の概要（和文）：kV-CBCTのシミュレーションは測定値と10%以内で一致した．またkV-CBCTは診断用CT
に比べ，実効エネルギーが低く，またX線出力が低かった．画質改善ではファントム実験において，均一性，CNR
の改善が見られた．．一方で，空間分解能はあまり変化しなかった．人体においても，画質改善が見られたもの
の，同様の処理を別の患者において，適応した場合，逆に画質が低下する症例があった．これは症例により，散
乱線成分が大きく変化していることに起因している．よって今後の課題として，より多くの症例を収集し，散乱
線計算を行い，多くの患者に適応可能な画像フィルタの開発が必要であることがわかった．

研究成果の概要（英文）：The simulated kV-CBCT agreed with measured within 10%. The effective energy 
and output of kV-CBCT were lower than those of diagnostic CT. The image uniformity and 
contrast-to-noise ratio were improved by our method. In contrast, spatial resolution was comparable 
between CT image applied with our method and that without our method. The image quality improvement 
was observed in human body, however, image quality reduced when same processing was applied to other
 patient. This was because the scattered radiation varied among patient. As for the problems to be 
solved from now on, it is essential to calculate scattered radiation for various patient and develop
 image filter which is available for various patient.

研究分野： Medical Physics
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１．研究開始当初の背景 
現在，放射線治療では病巣に線量を集中さ

せる高精度放射線治療の普及に伴い，腫瘍の
位置決め精度の向上が重要な課題となって
いる．このため，現在の放射線治療装置には
kV-X線管とFlat-Panel-Detectorを組み合わ
せた位置照合用コーンビーム CT が装備され，
治療直前に腫瘍と臓器の 3次元的な位置照合
を行う画像誘導放射線治療が可能となって
きた． 
 一方，放射線治療では治療期間が 1-2 ヶ月
間の長期間に及ぶため，治療期間中に患者の
体形や腫瘍の大きさが変化する．また化学療
法を併用した化学放射線療法では，患者の食
欲不振のため体形変化がさらに大きくなり，
治療期間に 10 kg 以上の体重低下を生じる場
合がある．その結果，治療計画時と治療時の
腫瘍の形状や大きさが異なるため，腫瘍への
線量集中性の低下と正常組織への無用な被
ばくを引き起こし，治療成績の低下や正常組
織の放射線障害を誘発する．したがって，照
射毎の患者の体形変化や腫瘍の変化へ対応
可能な適応放射線治療が求められる．適応放
射線治療では，照射毎に患者個々の腫瘍の変
化に応じた最適化な照射野の設定と線量分
布計算を頻繁に行うことで，正常組織の被ば
くを低減し，腫瘍にこれまでの以上の線量を
投与することが可能になる．結果的に，治療
成績の向上が期待できる． 
 しかし，適応放射線治療の実現には，治療
計画用 CT 画像を頻繁に撮像する必要がある
が，患者と術者の負担が増加する．したがっ
て適応放射線治療に，画像誘導放射線で撮影
された位置照合用コーンビーム CT を用いる
ことが望ましい．しかし，図 1に示すように，
コーンビーム CT は治療計画用 CT に比べて
コントラストが低く，ノイズとアーチファク
トが多いため，適応放射線治療に利用するに
は，臓器の輪郭抽出や治療線量計算が困難で
ある． 

1. コーンビーム CT    2. 治療計画用 CT 
 

図 1. 頭頸部 CT 画像 
 

２．研究の目的 
 
本研究では，患者の体形変化や腫瘍の体積変
化に対応可能な適応放射線治療の実現を目
的に，モンテカルロシミュレーションによる

コーンビーム CT 画像の画質改善およびコー
ンビーム CT を利用した放射線治療計画法を
開発する． 
 
３．研究の方法 
 
3.1. コーンビームCTのモンテカルロシミュ
レーション 
 
 コーンビーム CT 撮影時の散乱光子を分析
するために，モンテカルロシミュレーション
を用いてコーンビーム CT のビームモデリン
グを行う．ビームモデリングモデリングはア
ルミニウム半価層と線量プロファイルの測
定結果から行う． 
 
3.2. コーンビームCT画像の散乱線除去法の
開発 
 
 コーンビーム CT の投影像においては，平
面検出器の画素値が平面検出器に付与され
た線量に比例する．したがって，モンテカル
ロシミュレーションから平面検出器の画素
毎に吸収線量を算出することで，コーンビー
ム CT の投影像を再現できる．さらにモンテ
カルロシミュレーションにおいては，光子が
相互作用を起こした回数を記録することで，
1 次光子と散乱光子の分別が可能である．し
たがって，図 3に示すように算出した散乱線
成分をコーンビーム CT の投影像から減算す
ることで散乱線除去を行う． 
 
3.2.1 CT性能評価ファントムでの基礎的実験 
 
 被写体に図 2 に示すような CT 性能評価フ
ァントムを用いて，散乱線除去前後の画像改
善度の評価する．画質評価は，均一性，コン
トラスト・ノイズ比，空間分解能を測定する． 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

図 2 CT 性能評価ファントム 
 
3.2.2 撮影部位への最適化 
 
 次に被写体に治療計画用CT画像から空気，
肺，軟部組織，骨に分けて再現した人体を用
いいる．撮影部位に応じて，モンテカルロシ



ミュレーションを行い，撮影部位への散乱線
除去法の最適化を図る．撮影部位は頭部，頚
部，胸部，腹部，骨盤部を対象とする． 
 
3.3. 散乱線除去法と逐次近似法を併せた画
像再構成法の開発 
 
 逐次近似法では撮影された投影画像から
理想の投影画像を推定し，2 つの画像の差分
が小さくなるように繰り返し計算を行うこ
とで，少ない投影画像で高画質の再構成画像
を得ることができる．モンテカルロシミュレ
ーションによる散乱線除去法と逐次近似法
を併せた画像再構成法の開発からコーンビ
ーム CT の画質改善を図る．  
 
４．研究成果 
 
4.1. コーンビームCTのモンテカルロシミュ
レーション 
 
図 3 に kV-CBCT(Varian OBI 125 kV, Elekta 
XVI 120 kV)での PDD と OCR の計算値と測定
値の比較を示す． 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
(a) 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
(b) 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
(c) 
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図 3 kV-CBCT における PDD と OCR の計算値と
測定値の比較．(a)PDD:Varian OBI 125 kV, 
(b) OCR:Varian OBI 125 kV, (c)PDD:Elekta 
XVI 120 kV, (d) OCR:Elekta XVI 120 kV 
 
PDD においては，計算値と測定値は深さ 10 cm
までで 5%以内，15 cm までで 10%以内で一致
した．また OCR は 5%以内で一致したが，どち
らの装置にいても辺縁での線量差が大きく
なった．また管電圧 100 kV でも，120 kV と
同程度の精度で計算値と測定値が一致した．
加えて，Full-bowtie filter と Half-bowtie 
filter の比較では，Half-bowtie filter が
Full-bowtie filterよりも辺縁での線量低下
が急峻であった． 
 
次に kV-CBCT と診断用 X線装置における半価
層の比較を表 1に示す．  
 
表 1 kV-CBCT と診断用 X 線 CT における半価
層の比較 
 

Unit: mmAl 

 
kV-CBCT では Varian OBI の半価層が顕著に低
くなった．また診断用 X 線 CT では kV-CBCT
に比べて，半価層は高くなった．これは X線
管球の構造，また総ろ過厚の違いに起因する．
加えて，表 2に円柱水ファントム内の中心で
測定した線量の比較を示す．また図 4に測定
の際に使用した円柱水ファントムを示す．  
 
 

X-ray voltage (kVp) 120 

kV-CBCT  

Varian OBI 4.8 

Elekta XVI 7.2 

Diagnostic CT  

Brilliance 9.1 

LightSpeed 7.5 

Aquilion 7.2 

SOMATOM 8.7 



表 2 kV-CBCT と診断用 X 線 CT における円柱
水ファントムの中心線量の比較 
 

Unit: mGy/100 mAs 

 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

図 4 線量測定用円柱水ファントム 
 
kV-CBCTと診断用X線CTでは中心線量に顕著
な差が見られ，kV-CBCT で線量の低下が見ら
れた．これは kV-CBCT が診断用 X 線 CT に比
べ，X 線発生効率の低下を生じていることを
示唆している．このように kV-CBCT は診断用
X線 CT と異なる特性を有していた． 
 
4.2. コーンビームCT画像における散乱線除
去法と逐次近似法を併せた画像再構成法の
開発 
 
コーンビーム CT 画像の散乱線除去は図 5 に
示す手順で行った． 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 

図 5 コーンビーム CT 画像の散乱線除去手順 
 
ただし，Varian OBI に関しては，表 1に示す
ように他の X線装置に比べ，半価層が顕著に
低かったため，散乱線の増加および，人体内
で吸収される線量の増加が見られた．よって，
モンテカルロシミュレーション上で 2 mm 厚
の Al を付加し，半価層を他の X 線装置に近
づけた場合の散乱線を計算した．また
kV-CBCT では撮影部位に対して，治療用ベッ
ドが占める割合の大きいため，モンテカルロ
シミュレーション内で治療用寝台を作成し，
寝台からの散乱線成分の計算を行った．作成
に使用した体幹部用治療寝台のCT画像を図6
に示す． 
 
 
 
 
 
 
 

図 5 体幹部用治療寝台 
 
次に計算から求めた散乱線成分を元の
kV-CBCT 画像から除したものを理想画像とし，
逐次近似法によるkV-CBCT画像の画像再構成
法の開発を行った．作成には数値計算ソフト
ウェア MATLAB(MathWorks)を用いた． 
 
 
4.2.1 CT性能評価ファントムでの基礎的実験 
 
均一性，コントラスト・ノイズ比は以下の式
で評価した． 
 
均一性：Uniformity Index 
=周辺の CT 値-中心の CT 値 
 
画像ノイズ比:Contrast-to-Noise Ratio 
=（ファントム内の CT 値の平均値-バックグ
ラウンドの CT 値の平均値）/バックグラウン
ドの CT 値の SD 
 
空 間 分 解 能 :Modulation transfer 
function(MTF)の 50%の値(cycle/cm) 
 
表 3, 4 に画質改善前，改善後のそれぞれの
値を示す． 
 
表3 画質改善前の均一性(Uniformity Index)，
コントラスト・ノイズ比(CNR)，空間分解能
(MTF(50%)) 

X-ray voltage (kVp) 120 

kV-CBCT  

Varian OBI 4.1 

Elekta XVI 1.0 

Diagnostic CT  

Brilliance 5.1 

LightSpeed 6.3 

Aquilion 7.0 

SOMATOM 5.7 

kV-CBCT Units OBI XVI 

Uniformity Index -23 -31 

Contrast-to-noise ratio 14 19 

MTF(50%) 4.6 5.1 



 
表 4 画質改善後の均一性(Uniformity Index)，
コントラスト・ノイズ比(CNR)，空間分解能
(MTF(50%)) 
 

 
ファントム実験においては均一性，コントラ
スト・ノイズ比において，とくに改善が見ら
れた．一方で，空間分解能はあまり変化しな
かった．これは散乱線除去により，ファント
ム中心と周辺のピクセル値の差が小さくな
ったこと，1 次線が当たらないピクセルと画
像に寄与するピクセルの画像値の差が大き
くなったことに起因する． 
 
4.2.2 撮影部位への最適化 
 
次に散乱線の計算において，被写体に人体を
再現し，頭部，頚部，胸部，腹部，骨盤部撮
影における散乱線を算出した．散乱線成分の
算出後の処理はファントムと同様である．人
体においても，画質改善が見られたものの，
同様の処理を別の患者において，適応した場
合，逆に画質が低下する症例があった．これ
は症例により，散乱線成分が大きく変化して
いることに起因している．よって今後の課題
として，より多くの症例を収集し，散乱線計
算を行い，多くの患者に適応可能な画像フィ
ルタの開発が必要であることがわかった．加
えて，本手法は散乱線成分を減算するもので
あるため，管電流が低い場合は，ノイズの増
加などの問題が見られた． 
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kV-CBCT Units OBI XVI 

Uniformity Index -18 -25 

Contrast-to-noise ratio 18 22 

MTF(50%) 4.5 5.3 


