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不完全投影からの3次元再構成法に関する研究
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第 1早

まえがき

複数のn-1次元投影からn次元関数を求める問題は一般的に再構成問題と呼ぱれる。

その代表的な応用例としてハンスフィールドらによって開発された X線CTがある。 X線

CTは 1次元投影群から人体の横断面の内部構造をX線吸収係数値(CT値)として再構

成する手法である。 X線CT は、体内の内部構造を定量的に、しかも非観血的に計測でき

る九め、現在では臨床診断にはなくてはならないものとなっ九。

X線CT は人体の横断面を完全に再構成することが可能である。ところが心臓、胃、

肝臓などの臓器や病変部は3次元的に広がっており、その3 次元的構造を正確に把握する

ことは、診断および治療計画において重要である。しかし人体の横断面しか再構成できな

い現在のX線CTによる計測では、医師が複数のX線CT像を観察して、臓器や病変部の

3 次元構造を把握しているのが現状である。

3 次元再構成を便宜的に行う方法として、体軸上を適当な間隔をおいて撮影した複数

枚の 2 次元C T像を計算機内で並びかえ、コンピュータグラフィックスの手法を用いて、

3 次元的に表示する方法(スライスパ'イスライス法)が提案されている。しかし本方法は、

長い計測時間が必要となる九め、患者負担が増大する。さらに各断層を独立に撮影する際

に混入する生体内の臓器の動き、および患者体動による断層間の3 次元的ずれも問題と

なる。

このような問題点を解決する九めには、1次元投影を用いて2次元断層像を再構成す

る現在のCTではなく、2次元投影を用いて3次元像を再構成する3次元CTが必要とな

る。ところが3 次元再構成を行う場合、計測によって得られる投影群の完全性が問題とな

点
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る。投影群の完全性は、投影断面定理によって示される。従来の 2 次元X線CTの再構成

に用いられる投影群は、投影断面定理における投影の完全性を満たしており、このような

投影群からの再構成問題は一般に完全投影からの再構成問題と呼ぱれており、解を完全に

求めることができる。ところが3 次元再構成を行うに必要な完全投影群を得るためには、

被検査体のすべての方向からの2次元投影が必要である。その九め、特に人体を対象にし

九再構成を行う場合、このような計測系は現実的ではない。

従って人体を対象にした3次元再構成を行う九めには、完全投影からの再構成ではな

く不完全投影からの再構成アルゴリズムが必要となる。これまでに不完全投影を対象にし

た再構成アルゴリズムはいくっか提案されている。逐次近似法を用いる方法[5]、.ーン

ビーム軌跡をX線管回転軸に垂直に入射する複数のファンビーム軌跡と近似することによ

り、従来のフ,ンビーム X線からの再構成アルゴリズムを用いる方法[4]などがすでに提

案されているが十分な再構成結果は得られていない。本論文は、種々の計測系から得られ

る不完全投影からの 3 次元再構成アルゴリズムについて検討したものである。

第2 章では、コ ムX線源と2 次元検出器を用いて、体軸を回転軸として 1 回ンビ

転して得られ九2次元投影群から被検査体の3次元的なX線吸収係数分布を再構成でき

る新しいフィルタ補正逆投影法について示している。本章で提案されているフィルタ関数

は、投影断面定理によって示される不完全投影の 3 次元フーリエ空問での性質に着目し、

2 次元投影に場所依存形のフィルタ補正処理を行うものである。このフィルタ関数を用い

ることにより C T値を正確に求め、ま九アーチファクトも大幅に減少させることが司能と

なる。さらに本フィルタにより再構成された画像の評価を計算機シミュレーシ"ンによっ

て行った結果についても示している。

2

第3 章では第2章と同じ計測幾何学系により計測され九投影を、そのまま投影軌跡に

沿って逆投影することにより算出し九単純逆投影像に、逆フィルタの手法を用い九 3 次元

再構成手法について述べている。ところがコーンビームX線で計測され九投影を投影軌跡

に沿って逆投影し九場合、この系のインバルス応答はインバルスの位置により変化する。

つまり空問依存型のインパルス応答を持つため、一般にインパルス応答の空問不変性を前

提とする逆フィルタ法は適用できない。そこでインバルス応答を空問不変にするために、

新しく不等間隔サンプリング空問を提案する。提案する不等間隔サンプリング空間を用い

舎
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ることより、逆フィルタ手法での再構成が可能となる。また得られる投影は不完全投影で

あるため、逆フィルタ処理の安定性が問題となる。そこで投影の不完全性の周波数空問で

の場所依存性に着目し九窓関数による逆フィルタ処理の安定化について述べている。さら

に本手法による再構成像の評価を計算機シミュレーシ,ンによって行った結果についても

示している。

第4章では、第3 章で提案した逆フィルタ法をX線断層装置による計測系に適用し九

結果にっいて示している。 X線断層装置は、体軸方向の断層像を得る九めに臨床の場で用

いられている装置であり、被検査体を中心としてX線源とX線フィルムを対向させ、両者

を回転させながら撮影し、目的断層以外の応答をぽかして体軸方向の断層像を得る装置で

ある。この装置は計測装置として 1枚のX線フィルムのみしか必要ない九め、非常に容易

に断層像を作成できる。しかし、 1 回の計測で 1断面の注目断層しか再構成できず、計測

された情報を有効に活用しているわけではない。本章で提案する再構成アルゴリズムを用

いることによりX線断層装置と同じ計測幾何学系により、被検査体を3 次元再構成可能と

なり、かっ得られる断層像はX線断層装置に比べ、他断面からのぽけの混入が軽減された

画像となる。本章ではまず投影、逆投影系のインパルス応答、そのフーリエ変換および逆

フィルタ関数を解析的に算出している。さらに実際のX線断層装置により鉄線ファントム

の計測を行い、得られた投影により再構成を行っ九結果について示している。

、

CTの再構成アルゴリズムは被検査体のX線吸収係数分布の再構成を行うアルゴリズ

ムである。ところが被検査体のなかにはX線吸収係数は一様であるが、その物体形状が

時々刻々変化し、その瞬時における形状を把握し九い場合も少なくない。たとえぱ心臓の

左心室内腔の3次元動態像は臨床診断上有効な情報となる。そこで第5章では、 2方向だ

けの投影から均質充満物体を再構成するアルゴリズムについて検討している。従来、この

ような再構成問題に対して、輪郭情報だけを用い九楕円近似法が提案されている。本章で

提案する再構成方法は投影の輪郭情報だけでなく濃度情報をも用いる方法であり、均質充

満物体の形状を精度よく再構成することができることが示される。さらに3次元状に広

がった円錐ビーム軌跡を有するX線で撮影され九投影を対象にした新しい座標系を提案

し、アルゴリズムを 3 次元に拡張している。また再構成誤差の評価を、計算機シミュレー

シ"ンと実際のX線装置を用い九ファントムシミュレーシ"ンによって行っている。この

0

3



シミュレーシ"ンにより再構成精度の検討を行い、再構成アルゴリズムの有効性を明らか

にしている。最後にこのアルゴリズムを臨床例に適用し、心臓左心室内腔動態像の算出を

行った結果が示されている。また臨床例に適用する際の問題点を指摘し、その補正方法に

ついても検討を加えている。

以上のように本論文では種々の計測幾何学系における3 次元再構成アルゴリズムを提

案している。本論文で対象にし九計測幾何学系によって得られる投影はいずれも数学的に

は、完全に対象物体を再構成できない不完全投影である。従って完全には被検査体を再構

成できないものの、その不完全性を考慮した再構成アルゴリズムによる近似解を求める

ことが重要である。さらに本論文で提案し九再構成アルゴリズムは、すべて実用可能な計

測幾何学系を用いており、また計算機シミュレーシ"ンで用い九各種パラメータ(投影枚

数、再構成画像の画素数)はすべて実際の応用を考慮したものである。

重
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第 2章

コーンビ

正逆投影法

2.1

'通常CTの再構成アルゴリズムでは投景三は1次元である九め、投景三像とは呼ぱない。しかし本i兪文で用
いる投影は、すべて2次元であるので、本i兪文中では2次元で得られる1趨jデータを投影像と記す。

ムX線CTのためのフィルタ補

近年、臓器や病変部の形状を3 次元的に観察し九いという要求から、体軸上を適当な

問隔をおいて撮影した複数枚の 2 次元CT像から、各断層問を補間処理によって求め、コ

ンピュータグラフィックスの手法を用いて 3 次元的に表示することが行われている(スラ

イスパ'イスライス法)[1]。しかし複数枚の 2 次元C T像を得るには長い計測時間が必要と

なり患者負担が増大する。さらに各断層撮影時に混入する患者の動きによる断層間の3次

元的ずれの影響も無視できない。ま九心臓動態像の再構成や、3次元的な血流解析を行う

九めには困難をともなう 0

被検査体の3 次元的な吸収係数分布を正確に再構成する九め、従来の2次元CTのア

ルゴリズムを 3 次元に拡張し九アルゴリズムが提案されている⑫][司。これらのアルゴリ

ズムは被検査体のすべての方向から投影像を得ることを前提とし九完全投影からの再構

成アルゴリズムである九め、実際の応用は困難である1。そのためコーンビーム X線源と

2 次元検出器を被検査体の適当な軸の回りで 1回転しながら計測され九投影像から被検

査体の吸収係数分布を再構成する、いわゆる不完全投影像からの再構成アルゴリズムが提

案されている。 Robb らはこの方法で高速3 次元C T装置を開発した[4]。その際用い九

再構成アルゴリズムは、 0ーンビーム軌跡をX線管回転軸(以下回転軸)に垂直に入射す

はじめに

尋
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る複数のファンビーム軌跡と近似することにより、従来のファンビームX線からの再構成

アルゴリズムを用いた。そのため適用司能な再構成領域力那艮られてい九。ま九 AltschuleT

らはA RT法を 3 次元に拡張し九 15]。しかしART法は再構成結果の収束性、一意性に

問題がある。

本章ではこのような不完全投影像からフィルタ補正逆投影法を用いて再構成するに適

し九新しいフィルタ関数について考察する。本フィルタは、投影理論によって示される不

完全投影像の3次元フーリエ空間での性質に着目し、投影像に場所依存形のフィルタ補正

処理を行うものである。本フィルタを用いることにより CT値を正確に求め、ま九アーチ

ファクトも大幅に減少させることができる。本章では本フィルタの特性について検討する

とともに本フィルタによる再構成像の評価を計算機シミュレーシ,ンによって行っ九結果

について示す。

2.2 投影像の計測と再構成方法

3?欠元剛糖成の仂噸2.2.1

本章では再構成方法としてフィルタ補正逆投影法を用いる。フィルタ補正逆投影法に

よる再構成処理は、

1.投影像の計測

2.フィルタ補正処理

3.逆投影

の 3 つの処理に分けることができる。そこでまずフィルタ補正逆投影法におけるそれぞれ

の処理を、 X線ビームの種類とともに分類する。表 2.1に分類表を示す。

投影像の計測方法としては、

(司 3 次元空問すべての方向から計測を行う3 次元スキーン。

(b)適当な軸(一般的には体軸)を回転軸として 1 回転して計測を行う2 次元.キーン

に分けることができる。

また投影に用いる X線ビームとして、

6



(司 3 次元スキーン

仏)2 次元スキーン

計測方法

表 2.1:フィルタ補正逆投影法の分類

(田平行ビームX線(スライスバイスライス法のように完全投影像を複数回計測を行う方

法は、平行ビームに並べ替えることができる九め、ここに分類する)

(b)円錐状に広が0た" ムX線ンビ

に分けることができる。

フィルタ補正関数としては

(司投影像に対し、すべての方向に均一なフールタ補正を行う 2 次元ρフールタ[2][3]

(b)回転軸に垂直な方向にのみフィルタ補正を行う 1 次元ρフィルタ

(0)本章で提案する修正ρフールタ

に分類する。なおρフィルタとは、基本的には空間周波数に比例して単調増加する関数で

あるが、本章では一般的に 2 次元 C Tで用いられている式(2.1)で示す ShepPらが提案し

たフ,ルタ[6]を指すものとする。

X線ビームの種類

仏)平行ビーム

(b)コ

また逆投影法方法は

(司投影軌跡と逆投影軌跡が同じである場合。

(b)投影軌跡と逆投影軌跡が異なる場合團。

がある。

以下本章では再構成方法をこの分類を用いて示す。たとえば3 次元空間すべての方向

から(計測方法 0)平行ビームによる投影を行い(X線ビームの種類 0)、 2 次元ρフィル

ンビーム

フィルタ補正処理

(司 2 次元P フィルタ

(b) 1 次元P フィルタ

(0)修正P フィルタ

W。(ω) 1.m -1 (2.1)

(司投影軌跡と同じ

(b)投影軌跡と異なる

逆投影法

野
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タによるフ,ルタ処理の後(フールタ補正処理0)、投影軌跡に沿0て逆投影する(逆投影

方法司方法を再構成方法[肌肌]と記述する。なお完全に被検査体の3次元再構成を行う

ことができる方法は再構成方法巨肌司[北肌][b北司の場合である。再構成方法巨始司[北肌]

は Denton[2]、井宮[司によって示された。ま九再構成方法 fbaba]はスライスバイスライ

ス法である。

2.2.2 言ゼ則および再稽成幾何学系

本章において採用し九投影像の計測方法を図 2.1に示す。この装置では被検査体領域

を覆うコーンビームX線源とそれに対向する2次元検出器が一体となって被検査体の周り

を 1 回転する。その間に一定間隔ごとにX線を曝射し、被検査体を通過し九X線を 2 次元

検出器で計測する。2次元検出器は複数の検出器が平面上に一定間隔で並んだ形状をなし

ているものとする(以下この計測方法を 1 回転コーンビームスキャン方式とする)。なお

計測および再構成空問は 1 回転コーンビームスキャン方式の回転軸を Z 軸とする直角座

標系で表現され、計測空間の原点はX線源が描く回転平面と回転軸との交点とする。この

ようにして計測された投影像はX線源の角度位置α←狙)、検出器をX線源から見九角度

位置β,ワ'(md)を用いた座標系により P(α,β,ツ)で表現する。

ここでβはX線源の回転軸と垂直な方向、ツは平行な方向とする。ま九コ ンビーム

X線の軌跡をX線源位置から各検出器への直線 1(α,β,ツ)で表現し、回転中心からX線源

までの距離を R とする。投影像 Pは被検査体の 3 次元的なX線吸収係数分布 j@,y,力の

1上の線積分である式(2.2)で定義される。

(2.2)

従来からの 2次元再構成において、ファンビームX線を用い投影像を計測した場合、再構

成の方法としては以下の 2 つの方法が一般に用いられている。

1.直角座標として構成された 2 次元メモリ上にファンビーム軌跡のまま、フィルタ補

正および逆投影を行う直接逆投影法(ダイレクト法)。

ム軌跡を平行ビーム軌跡に並べ替えたのち、フィルタ補正、逆投影を行2 ファンビ

う方法(アレンジ法)。

P(α,β,ツ)= 1f←, y,.)dl

8

.
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3 次元再構成の場合も同様のことを考えることができる。ただし1 回転コ ンビームス

キャン方式ではα方向とβ方向にっいて平行ビームへの並べ替えは可能である。しかしツ

方向にっいて考えると、ツ= 0の場合を除い九すべてのX線ビームが回転軸に対して斜め

に入射する。そのため、完全な平行ビームへの並べ替えはできない。そこで本章ではコ

ンビーム軌跡から直接逆投影を行う方法をダイレクト法、α方向とβ方向だけ平行ビーム

に並べ替える方法をアレンジ法と定義する。以下アレンジ法を仮定してフィルタの設計方

法を示す。またダイレクト法に適用する九めの手法については 2.4.4に示す。

2.3 投影像の不完全性と再構成画像に及ぽす影響

チ懇3像q坏完全性2.3.1

式(2.4)中、最も内側の.に対する積分結果は、.方向からの投影像に一致する。従0て

Z軸方向からの投影像のフーリエ変換結果は、 3 次元フーリエ空問上ではω.= 0平面の

フーリエ変換結果と一致する。式(2.4)は.軸方向からの例であるが、一般に全ての方向

からの投影像に対して同様の関係が成立する[14]。

図 2.2(司に被検査体とその投影の実空問での関係、図 2.2(b)に周波数空問での関係

を示す。投影断面定理によれば、平行ビームを用いて、被検査体をある方向から計測した

本章で採用し九計測手法では3 次元CTを構成するためのすべての投影像がそろって

いるわけではない。以下にフーリェ空間における投影像の不完全性について述べる。投影

処理における実空間と周波数空問の関係は投影断面定理によって導かれる。

投影断面定理

被検査体 f←,y,りの 3 次元フーリエ変換は式(2.3)となる。

10

ーエ1ンニC ル山)町[ヲ'(W、"-W.)]加ルロ・の四(ω幻ω山ω.)

ーエCCC ル,",・)町[ーハW.,N)]加ル

ーマCCCル,",ル町[ーハW.,Nル"@・リ

、ー、ー でω.= 0 の平面に注目すると式(2,3)は式(2.4)に変形できる。

四(ω町ω御の



図 2.2(司で示す投影像の 2 次元フーリエ変換結果は、その被検査体の 3 次元フーリエ変

換結果の投影方向に垂直な図 2.2(b)で示す断面上の値と一致する。また" ンビームX

線による投影に含まれる情報は、 3 次元フーリエ空間では図 2.2(C)に示すように、ある

限られ九領域の情報がすべて得られていろのではなく、雲状に広がって分布する。すなわ

ちこの雲状に分布する情報は不完全であり、すべての方向からの投影像が得られた場合に

のみ被検査体の3次元フーリエ変換結果と一致する[フ]。一回転0 ムスキャン方'ンビ

式で得られる情報の分布は、投影方向を.軸に垂直な方向とし九図 2.2(りの分布を、乢

軸を回転軸として 1 回転した図 2.2(d)に示す分布となる。つまりω.軸近傍の情報が他の

領域に比べ非常に不足した分布となる。その九め被検査体を完全に再構成することはでき

ない。

複姿女ファンビーム近似法による再惜成2.3.2

3 次元空間上あらゆる方向からの投影像が計測されれぱ式(2.5)に示す 2 次元ρフ'

ルタによりフィルタ補正後、逆投影することにより被検査体を完全に再構成することが可

能である[2][3](再構成方法巨ね司[北肌])。

WO'(ωβ,ωり= W。(ω,)

ω,=ωβ十ω2

ムスキーン方式では投影像の不完全性の九め、式(2.5)に示す 2しかし一回転コ ンビ

次元P フィルタを適用することはできない。

またコーンビーム X線を、回転軸に垂直に入射する複数のファンビームX線と近似し

て、フィルタ補正および逆投影を行う Robbらの再構成方法[bbb可は、投影軌跡と逆投

影軌跡が異なる九め、 7 が小さい場合においてのみ有効であり、 40度程度を前提とした

一回転コ ムスキャン方式への適用は困難である。ンビ

そこでまず、フィルタ補正処理を回転方向にのみ行い、逆投影は実際の投影軌跡に沿

う再構成方法[bbb司を考える(以下この方法を複数フ,ンビーム近似法と呼ぶ)。

1回転コ ムスキャン方式ではX線源は回転軸に近い、有限な距離にあるので、ンビ

X線ビームが回転軸に対して垂直に入射する断面はX線源の回転平面(以下完全再構成平

11

(2.5)
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面,Z

数フ アンビ

ののみである。それ以外の再構成領域(以下不完全再構成領域,Z一のにおいて複

ム近似法では次のような 2 つの問題点が存在する。

アーチファクトの発生

13

1回転コ ムスキャン方式での逆投影操作を完全再構成平面←=のと不完全ンビ

再構成領域化一のとにわけて述べる。完全再構成平面の再構成では、すべての方向から

の逆投影操作が同じ平面内(完全再構成平面)で行われる。ゆえに本来、被検査体のある

場所以外に逆投影される正の応答を他の方向からの逆投影の負の応答が打ち消す九め完

全な再構成が可能である。

しかし不完全再構成領域では完全再構成平面の場合と異なり、逆投影操作のインバル

ス応答が3次元的な広がりを持っ。そのため被検査体の存在する場所以外に逆投影された

応答が、アーチファクトとして混入する。例えば図 2.3(a)に示すように 3 次元空間中に

小さい球フ,ントム(模擬物体)を置いた場合、再構成結果には図 2.3 化)に示すように逆

投影軌跡に沿った円錐状のアーチファクトが発生することになる。

(2.の

CT値の誤差

複数ファンビーム近似法に用いるフィルタは再構成方法[baba]と同じ関数を設定した。

再構成方法[baba]ではすべてのX線ビームが回転軸に垂直に入射するため、被検査体を

完全に再構成できる。しかし複数ファンビーム近似法は、ツ= 0の場合を除きX線ビーム

は回転軸に対して垂直に入射しない。以下にこの斜入射が再構成結果に与える影響を、図

2.4に示す吸収係数が一定値μで 3軸に対して回転対称な楕円ファントムを想定して示す。

なおこの楕円ファントムのω、 y 方向の半径をα、 Z 方向の半径を 6 とする。

被検査体が Z軸に対して回転対称である九め、すべての方向からの投影像が同一であ

る0 またアレンジ法を前提にしているので、ωZ平面に対して平行なビームによる投影像

だけを考える。そこで回転平面での角度位置βを平行ビーム軌跡の y座標に置き換えて

投影像 P(ゾ,ツ)を考えると、投影像はX線の軌跡上の線積分式(2.ので表現できる。

P(y',ツ) Ifdl
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式(2.フ)の y'にっいてのフーリエ変換は式(2.8)になる。

P(ω,,,ツ)

B(D,水2μy入三li五')

jl:第 1種べッセル関数

回転方向にフールタ補正し九結果 P1 は式(2.9)となる。

PI(ゾ,ツ)= F-HPW。]

F-1:フーリェ逆変換

さらに被検査体は.軸に対して回転対称である九め、式(2.1ので示す逆投影処理により

求めた.軸上の再構成結果 j((0,0,.)は PI(0,ツ)と一致する。

j{(0,0,カ

〆(孕一 C.(彫一 0り)

B(D,ツ)

C = tanツ

D

ド十仏Cア

1+ C2

1+(CDy

A

引D,り2πμ1ーリKAI、,1)

(2.フ)

(2.1D

(2.12)
erU11Ze

従 0 て再構成結果には B(D,ツ)示される誤差が混入する。図 2.4 に楕円の形状と式(2.]2)

から算出した.軸上の各位置における CT値の変化曲線(以下プ07,イル)の関係を示

す0 式(2.12)で示される再構成画像の C T値は D,ツの関数となる。つまり再構成結果は

楕円ファントムの形状と位置に依存する関数となる。α>6の楕円の場合は完全再構成平

11PI(0,ツ)da

0

之= Rtanツ

PI(0,フ)

(2.8)

遷

(2.9)

(2,1の
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面に比べ、他の平面の C T値が低く評価され、ま九αく 6の場合は高く評価される。これ

はCTの特長である再構成結果のX線吸収係数値としての定量性が失われるため重要な

問題点である。

2.4 修正ρフィルタ法

イ修正ρフィルタ2.4.1

2.3で示し九ように、複数ファンビーム近似法による再構成では 2 つの問題点が存在し

ではその 2 つの問題点を補正する修正ρフィルタを用いた再構成方法[bb⑳](以た 、ー、ー0

下修正ρフィルタ法)を提案する。式(2.13)(2.14)(2.15)に修正ρフィルタ WNを示す。

17

(2.1の

W1は回転軸方向の空問分解能を制御することにより、アーチファクトを軽減する成分で

あり、 W2は C T値の誤差を補正する成分である。まナこ、 WMはツによってフィルタ形状か

変わる場所依存形のフィルタである。なお、現在前提にしているアレンジ法による像再構

成ではα方向とβ方向では並べ替えにより平行ビームに変換するが、ツ方向には広がりを

持っので、コーンビームの広がりによる不等間隔サンプリングを補正するために投影像に

式(2.1ので示す補正項をかける[8]。

WM(ωβ,ωカッ)=Ⅷ(ω加→咲(ωβ,ω御→

Ⅷ(ω加ツ)= 0・54 + 0・460貼 kⅣ()

再構成は式(2.17)で示すフィルタレーシ,ン処理を投影像に対して行。九後、フィルタ補

正結果 PMをX線ビームの軌跡に沿って逆投影することにより行う。

以下に修正ρフィルタ WUのおのおのの成分にっいて説明を加える。

PI,、(α,β,ツ)

(2.13)

(2.14)

j(ツ)=⑳■(ツ)

11πy)ル,β',yル"ψ一ず,,-y,り四畔
F→[WM]?bハ1

(2.15)

(2.17)

)ツ
ω(

2

十βω )(叫



2.4.2

2.3.1で示しナこように一回転コーンビームスキャン方式によって得られる情報のフーリ

工空間での分布はω*軸近傍の情報が非常に不足した分布となる。ところで実際、人体の

3 次元再構成を行う場合、極端に薄い体軸方向のスライス幅は要求されないことが多い。

つまり Z軸方向の空問周波数をある程度制限することが可能であると考える。 Z軸方向の

空問周波数を制限することは周波数空間上では、ω.>ω牝(ω北.遮断周波数)である周波

数成分を遮断することを意味する。図 2.5 に Z方向の空間周波数を御邱艮し九場合の 3 次

り工空間における情報の分布を示す。 Z方向の空間周波数を制限することにより、フC フ

情報が局所的に存在する部分を取り除くことによって、アーチファクトを軽減することが

可能となる(9]。ω.軸方向の周波数成分を制限する九めに、本章では式(2.14)に示す関

数 W1を用いて高域遮断処理を行った。なお周波数空間における情報の不完全性はツに関

係すると考えることができる。つまりツ= 0の平面は完全に再構成ができるため不完全性

は存在しない。しかしツが大きくなるに従って不完全性は増大する。従ってω北を場所に

よ 0て変化させ九。式(2.14)中、 kⅣW)はフィルタ関数の渡断周波数ω牝を場所依存形に

するための調整項である。この値は W1の逆フーリエ変換結果の半値幅と、再構成領域内

へ逆投影処理を行っ九時のインパルス応答の Z軸方向への広がり幅を上限として設定し

た(k = 1の場合)。実際はP フィルタの実空問応答のバワがほとんど原点近傍に存在する

ため、この上限の数分の 1程度の領域で十分なアーチファクト軽減が司能である。なお k

は Z方向の空間分解能とアーチファクト量を制御する正の定数(以下アーチファクト制御

定数)であり、被検査体の性質によって調整する。 kが小なら空問分解能が低下するかわ

りにアーチファクトが軽減する。まナこ k が大きくなると空間分解能が向上するがアーチ

ファクトは増大する関係がある。

卦勗哨鞘を瑞"限

18

乏

2.4.3

2.3.2でX線ビームの斜入射の影響による C T値の誤差を示した。この誤差は、投影像

の不完全性によるものであり完全な補正は不可能である。そこでここでは、 CT値誤差

を軽減する補正項について示す。なお 2.3.2と同様に、被検査体として Z軸に対して回転

対称な回転楕円体を想定し、.軸上の再構成結果 f((0,0,.)にっいて考える。式(2.12)に

CTイ茜呉差補正
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よって示される誤差量 B は Dおよびツの関数である。つまり複数ファンビーム近似法に

よる再構成結果 f((0,0,.)と真値 f(0,0,力の問には式(2.18)で示す関係が成り立っ。

f((0,0,.)= f(0,0,.)B(D,ツ) (2.18)

μ,同 S ム
,,

0, otherwize

もし D が既知であれぱ真値 f(0,0,Z)は式(2.19)より算出司能である。

f((0,0,.)

ーーーーニー__'
一」^;」

.,、.、,

ω之

ωZ

ω工

direction

引D,ツ)

式(2.19)は式(2,11)を用いて投影像を回転方向にフィルタ補正し九 PI(0,ツ)を用い九式

(2.2のに変形できる。

PI(0,ツ)

hamnling い/indo、AI

引D,ツ)

で D を投影像だけから算出することを考える。平行ビームにより回転楕円体を投影

し、回転方向もしくは回転軸方向にフィルタ補正した結果は、それぞれの方向における楕

(2.2の

、ー、ー

f(0,0,.)

j(0,0,.)
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円率に比例し九関数となる。従って平行ビ

出できる。

ところが本再構成法[b腕司では回転軸方向の投影は、 X線ビームがX線源から検出器に

向・かって広がるファンビームによる投影である九め、実際には式(2.21)により求めた D

には、誤差が混入する。そこでCT値の補正を式(2.2のの近似解で行うことを考えた。な

お以後誤差を含む D を D'(ツ)とする。

式(2.2のを tanツにっいて tayl01展開を行い第 1 項で近似すると式(2.22)となる。

D
ル(0,ツ)

PI(0,フ)

ル(0,ツ).回転軸方向にρフィルタ処理した結果

ムによる投影の場合 D は式(2.21)により算

図 2.6 (司に式(2.22)によ 0 て再構成しプこ f(0,0,力の一例を示す。式(2.22)中の D'(ツ)は

ファンビーム投影の場合には誤差が混入する。従って、平行ビーム投影とファンビーム投

影との差が大きいファントムの辺縁付近での誤差混入が著しい。

そこで式(2.22)中の D『ツ)の値が大きいところでの影響を低減するため、 2D'(ツ)と近

似することを考え九。なお定数は経験的に決定し九。従って式(2.22)は式(2.23)となる。

Slnツ/
fΦ,0,カ= 00"PI(0,り十 ^ル(0,ツ)

COS ツ

図 2.6 (b)に式(2.23)によって算出し九 f(0,0,Z)の一例を示す。式(2.23)による結果は

式(2.22)の場合に比べてファントムの辺縁付近での誤差が大幅に軽減され、かっ C T値

の再現性にも優れており、図 2.6(司の結果と比較すると、この近似は妥当なものと考え

られる。式(2.2のより C T値誤差補正を行うフィルタは式(2.15)に示す〒V2となる。

f(0,0,.)型Φ"PI(0,ツ)(1 +ー(が(ツ)t釦 7)')

(2.21)

20

2.4.4

2.4.1で示した修正ρフィルタはアレンジ法を前提にしている。アレンジ法はコーン

ビームの軌跡を並べ替える必要がある九め、膨大なメモリ量と計算時間を必要とする九め

このままでは実用的ではない。そこで本手法をダイレクト法に適用する方法を示す。ダイ

レクト法では、コーンビームの広がりのため検出列方向のツは一定ではなく、位置に依存

ダイレクト法へク叛嫉

(2.22)

(2.23)
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する。その九めβに対しても依存するフィルタをかけなけれぱならないが計算量の面から

実用的でない。そこで近似解として式(2.24)で示すようにツに適当な定数項 Gを乗ずる

ことにより、β方向に変化するツの値を Gツで代表させた。

+里丑一竺W,(ω)
COS ワ'C

なお定数 Gは検出幾何学系により変化するが、本章で用いた検出幾何学系では経験的に

約 1.7 とした。ダイレクト法による再構成は式(2.25)で示すフィルタレーシ"ン処理を投

影像に対して行っ九後、フィルタ補正結果 P11.。をX線ビームの軌跡に沿って逆投影するこ

とにより行う。

Ⅵノ2(ωβ,ωツ,フ)= COSツ。IVρ(ωβ)

ツ。= Gツ

PM・。(α,β,ツ)

なお逆投影時にはコーンビームの広がり効果の補正項(X線源から逆投影点まで距離の 2

乗の逆数)が必要である[8]。

2.5 計算機シミュレーション

j1八yソψ')ル,ず,yル"ψ一ず,,-y,カ"'y

修正ρフィルタの効果を計算機シミュレーシ"ンによって確認し九。図 2.7 に設定

したファントムの形状を示す。なお楕円ファントム 1、 2 における(a , b )は、それそ

れ(100,15の,(150,10のmm 、アーチファクト評価ファントムは半径 6mm の球を Z 軸上

Omm,70mm,140mmに、ま九人体ファントムにおける各臓器の相対吸収係数は身体を 1,00

とし九ときに、肺が 0.75、肝臓が 1.04、背骨が 2.00 と設定し九。それぞれのファントム

の投影像を 320枚計算機上で発生させて、修正ρフィルタによるフィルタ補正処理ののち

逆投影を行い再構成像を算出した。

X線源と回転中心の距離は 80omm、コーンビーム開き角はβ方向ツ方向とも 30度

とし九。ま九再構成画像は 256×256画素、画素ピッチ 21mnとして求め九。まナこ再構成に

はダイレクト法を用い、ま九修正ρフィルタにおけるアーチファクト制御定数 k = 5 とし

た。ま九一部比較のためにアレンジ法も用い九。

WM = F-'[WM]

(2.24)

尋

(2.25)

22
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複数ファンビーム近似法

修正Pフィルタ法

修正P フィルタ法(アレンジ法)

2.5.1

図 2.8 に.軸上のプロフ,イルを示す。(司は楕円フ,ントム 1 の複数フ,ンビーム近

似法による再構成結果、←)は修正P フィルタ法による結果である。(b),(d)は楕円フ,ン

トム 2 の結果である。ま九比較の九めにアレンジ法で同じファントムを修正ρフィルタ法

により再構成し九結果を(0),(f)に示す。表 2.2 に C T値の再現性を評価をする九めに完

全再構成面化=ののCT値に対する.軸端におけるCT値の変化率を示す。その結果複

数ファンビーム近似法による場合と修正ρフィルタ法の場合を比べると、すべての場合に

おいて修正ρフィルタ法の方が正確にCT値を再構成でき、かっファントムの形状に依存

しないことを確認した。

表 2.2: C T値の再現性

CTイ茜判西ファントムの再構燃吉果

楕円ファ ントム1

3.04%

0.13%

0.04%

楕円ファ ントム 2

2.5.2

アーチファクト評価ファントムの再構成を行い、アーチファクト量と MTFを評価し

た0 修正ρフィルタは Z軸方向の空間分解能を制御することによりアーチファクトを減

少させる特性を持っ九め、ファントムの応答は Z 軸方向にはぽけ九応答となる。このほ

け成分もアーチファクトの一種と考えることもできるが、ここではこの成分を空問分解能

の低下による画像のぼけと考え、 MTFによって評価し九。またアーチフプクト量は、ほ

けが発生している以外の領域の標準偏差により評価し九。図 2.9 に MTF曲線を、表 2.3

にアーチファクト量を示す。なおアーチファクト量は完全再構成面の球の応答が 1 になる

ように正規化し算出し九。複数ファンビーム近似法による再構成の場合、 Z軸と垂直方

向の MTF曲線はほぼ一定であるが、 Z軸方向は周波数が高くなるにっれて MTFが増加

している0 これはコーンビームを平行ビームと近似してフィルタ処理を行っ九ことによる

歪成分である0 まナこ修正ρフィルタ法による再構成では、 Z軸方向の MTFは修正P フィ

アーチファクト訓西ファントムの再構燃吉果

1.36%

0.01%

0.01%

24
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再構成平面 Z

座標伸位 n血)

表 2.3:再構成画像に含まれるアーチファクト量

60

70

130

140

化10、リ標準偏差

(玉共ファン 1.0 に正規化)トムの応答を

ルタ中のアーチファクト補正項の影響で高域で減少している。しかし Z軸に垂直な方向

における回転方向の周波数制御の影響は僅かである。

また複数ファンビーム近似法による再構成では、アーチファクトの最大値は球の応答

に比べ 1%チ呈度存在する。たとえぱ頭部C T画像の場合、 0.2%1呈度のアーチファクトまで

問題となるので、このアーチファクトは再構成画像の画質に大きな影響を及ぽす。一方修

正ρフィルタ法の場合はアーチファクトの最大値はほぽ 0.2%と許容限度程度に減少して

いる

複数ファンビーム近似

0.159

0.097

0.061

0.353

化10、リ最大値

また図 2.10 に之= 130,Z = 140の翻y平面と乞Z平面(y =のを複数ファンビーム近似

法、修正ρフィルタ法によって再構成した結果を示す。表示は 0.05を最大濃度に、、0.05

を最小濃度とした。 Z=140は球ファントムの中心位置であり、 Z = 130 は本来ファントム

は存在しない領域である。複数フ,ンビーム近似法により再構成を行。九画像(司,(りに

は円状の強いアーチファクトが発生しているが、修正ρフィルタにより再構成を行った画

像(b),(d)は円状のアーチフ,クトは大幅に軽減している。しかし本来球の存在しない平

面である(d)において、上部断面のぽけ要素が混入している。(f)では.軸方向の空間分

解能を落とすことにより、(e)にあるような斜めの成分のアーチファクトが大幅に軽減し

ている。

0.フフ

・0.57

0.64

・2.66

0

化10、リ標準偏差

修正Pフ イルタ

0.033

0.012

0.002

0.005

化10、リ最大値

0.24

0.22

0.22

0.26

2.5.3

のの複数ファンビーム近似法に勿= 0 面こ
y=、、

よる再構成結果、ま九化),(d)に同じ平面を修正ρフィ ルタにより再構成を行った結果を

人体ファントムの再構燃吉果
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示す。複数ファンビーム近似法による再構成結果では Z軸方向に CT値の減少が見られ、

まナこ骨ファントムや、肝臓ファントムの境界付近に強いアーチファクトが発生している。

一方修正ρフィルタ法による再構成結果は、 Z軸方向に周波数成分を制御し九影響で、中

心から離れるに従って、再構成像の境界の応答がなまるものの、正確にCT値を再構成で

き、アーチファクトも大幅に減少していることがわかる。

図 2.12 に人体ファントムを修正ρフィルタ法を用いて上部から一定間隔ごとに 19枚

再構成した結果を示す。この結果からもわかるように修正P フィルタ法では、アーチフブ

クトが軽減され九良好な 3 次元像の再構成が可能となった。

2.6

コーンビームX線を用いて被検査体周りを 1 回転する計測系から得られ九不完全投影

像を用いてフィルタ補正逆投影法による再構成を行うに適し九修正ρフィルタを検討し

た。本章で述べ九修正ρフィルタは、

まとめ

1.フィルタ補正処理を、回転方向と回転軸方向に分けて行い、正確に CT値を再構成

できる。

2.不完全投影像の周波数軸空間での不完全性に注目し、ω.方向の周波数を制御し九

フィルタ補正処理によりアーチファクトを大幅に軽減する。

以上の 2点の特長を持っ九場所依存形フィルタである。

また修正ρフィルタの効果を計算機シミュレーシ"ンによって確かめた。その結果以

下のことを確認した。

1.複数ファンビーム近似法では不可能であった正確な CT値の再構成が修正ρフィル

タ法では可能となる。

2. Z軸方向の分解能を制御することにより、投影像の不完全性からくるアーチファク

トを大幅に軽減することが可能である。

以上の 2点、は再構成画像の定量性、および画質を向上させるために極めて重要であり、

本フィルタは 1 回転コーンビームスキャン方式による 3 次元C Tの九めの補正フィルタと

29
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Fig.2.11:

(司,①

(b),④

ReconstNcted images ofthe human body phantom(1)

at vz plane(ω= on噸) and ωZ plane(y = omm) and
multifan-beam appro>dmation method

at vz plane(ω= 011血) and lz plane(y = omm) and
modi6ed P 61ter method
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して優れた特長を有するものと考える。さらに場所依存のフィルタ処理を行うことによ

り、完全再構成平面は2次元CTと同じ方法による再構成を行い、ま九その近傍は完全再

構成平面からはなれるに従って Z軸方向の空間分解能は劣化するものの、アーチファク

トが大幅に低減され九再構成画像を得ることができる。ま九本アルゴリズムはスライスパ

イスライス法と異なり短時問で撮影できる。その九め、スライスバイスライス法に見られ

るような断層間の時間差からくる臓器の動きのない、明瞭な 3 次元像を観察できるため、

本方法は臨床適用に際して極めて有用である。
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第 3章

不等間隔サンプリング逆フィルタ法による

3 次元 CT像再構成法

3.1

第2 章では、空問依存のぽけ回復フィルタを用い九フィルタ補正逆投影法について記

した。この方式は再構成結果の定量性に優れ、かつアーチファクトの少ない像を得ること

ができる。しかしX線管の回転平面から離れ九領域で、回転軸方向の空間分解能が低下す

る問題が存在し九。これに対し本章では、逆フィルタの手法を用いた再構成方法を提案す

る。本方法は投影像をそのまま逆投影することにより算出した単純逆投影像に、逆フィル

タの手法を適用した再構成手法であり、本来空間依存である単純逆投影像のインバルス応

答を、空間不変に変換するために不均一座標系を導入したことを特徴とする方法である。

本章ではまず再構成に用いる逆フィルタの導出方法にっいて述べ九後、計算機シミュ

レーシ,ンによって本再構成方法の評価を行った結果について報告する。

まえがき

3.2 再構成方法

1回転コーンビームスキャン方式3.2.1

図 3.1に、本章において投影像を得る際に前提とした被検査体の計測方法を示す。被

検査体領域を覆うコーンビームX線源とそれに対向する2次元検出器が一体となって被検

査体の回りを 1 回転する。その間に一定間隔ごとにX線を曝射し、被検査体を通過し九X

線を2 次元検出器で計測する(以下この計測方法を一回転コ ムスキャン方式とすンビ
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る)。なお計測空間および再構成空間をX線管回転軸(以下回転軸)を.軸とする直角座

標系で表現し、計測空間の原点はX線源が描く回転平面と、回転軸の交点とする。回転中

心からX線源までの距離を R、 X線源の角度位置をθとする。さらに 2 次元検出器上の

投影平面において、回転軸に垂直な方向を U軸、平行な方向をυ軸、投影平面における

原点、はX線源と計測空問の原点を結ぶ直線と投影平面の交点とする。コーンビームX線の

軌跡をX線源から各検出器へ向かう線分1(θ゛',ので表す。ま九"軸方向、"軸方向への

ムX線の最大開き角を、θ仇如とする。投影像 P は被検査体の 3 次元的な吸収コーンビ

係数分布 f仏,y,.)(以下原画像 f )の 1上の線積分として式(3.1)により得られる。

F-1:逆フ

(3.4)

f'から式(3.5)に示す

投影像Pを投影軌跡1に沿って逆投影を行った結果を単純逆投影像 j'とする。

(3.2)

また被検査体として仏山yの■。)で示す任意の点0 にインバルスδ(.ー.山y-y山.ー.。)を設

定し、投影および単純逆投影を行0た結果を点源のインバルス応答ん。と定義し、式(3,3)

で表す。

P(θ,",")= 1f←, V,.)dl = P,。[刃

f'仏, y,.)= 1P(θ,",")de = B。[ P ]

h。(■, y,.)= B'P即[δ← .。川ωα, y V。, Z

3.2.2 逆フィルタ法

原画像 f←,y,カ、単純逆投影像 f'←,y,り、インバルス応答 h。@,y,りの 3 次元フ

り工変換をおのおの 1(ω町ω初ωり,四'(ω町ω初ω.), a。(ω町ω山ω.)とする。インバルス応

答 h。がインパルスの位置によって変わらない場合、つまり空間不変のインパルス応答を

持っ場合、式(3.4)の関係が成立する。

四'(ω.,ωめω.)= F(ω.,ω初ω.)a。(ω町ω柳ω.)

従ってインパルス応答 h。が既知の場合、原画像 f は単純逆投影像

逆フィルタ法を用いることにより再構成可能である。

34

(3.1)

り工変換
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(3.3)

F-. F'(ω幼ωめω.)
H。(ω町ω加ω.)



ヨ

X-ray tube

/1い
/11＼
ノ、

nle谷Sured
V

/1 1 ＼
1/

1

V

detector plane

が

re310n

U

、

タ

X-ray tube
ノ

X

ノ

ノ

Z

Z

ーノ
ーー

吋

.〆

y

'ー

ノ

ーー

^

^

ーー

ぐ,＼〆や

ー゛

ーー

ゞや'

'〆

ノ/
ーー

ノ/ J

ノノ

/ノ

亡

'ー
ー.

ノ

e q・/

y

/

ヘ

^

子
゜ノ・

心ノ

0

X・ray tube
J

、

0
ル

reconstructlon
■

re晉10n

detector plane

沌 Pね"●(y=の

Fi今.3.1: Measurin目今eometTy for sin81e cone-beam scan type cT-system

、J

ノ

、

W P1節0仁=の

35

ノ

、

、
一
盆

f
三



しかし逆フィルタ法を、一回転コーンビームスキャン方式によって得られる単純逆投影像

f に適用するには以下の 2 つの問題点が存在する。

(田インバルス応答の空間依存性

(b)逆フィルタの安定性

本章では、.問題点(a)に対して、インバルス応答を空間不変に変換するために、 3.2.3で述

べる不均一な座標を導入する。さらに問題点(b)に対しては 3.2,5において、一回転コ

ンビームスキ十ン方式による投影の不完全性にっいて示し九後、逆フィルタを安定に保っ

ための補正方法について述べる。

3.2.3 ンf辻勺一座標系ク墫入

逆フィルタ法による再構成は、インパルス応答の空問不変性が前提である。そこでま

ず、一回転コーンビームスキャン方式におけるインパルス応答にっいて考える。被検査体

として点"ーのy山.。)にインバルスを設定し、位置(R0鴨θ,R瓢ne,のにある X線源から

投影を行う場合、インパルスの投影軌跡、および逆投影軌跡は共に式(3.のとなる。

ω一乞α V - ya Z - za

九だし Z。-0

点(ω山y山Z。)にあるインパルスを Z 軸を中心として全周にわ九って逆投影した結果、イ

ンバルスのぽけが平面 Z = zb に混入するバターン h。(紺,V,zb)は、式(3.のより

h。価,y,カ= 1δ((.。ー..)βS9竺工le 十.。ー",(.。一勾

Rcose

之a Za

式(3.フ)で示すぽけ応答は、設定し九インパルスと平面εb の距離だけでなく、インパルス

の位置 Z。に対しても依存する九め、逆フィルタ法により原画像 f を再構成することはで

きない。

本章では近似的に Z軸上にインバルスがある場合の応答だけを考える。すると式(3.フ)

は以下のように変形できる。

ωα Rsine ya

h。←, y,丸)= 1δ((.。

(3.の

Rcose

Zb)^

36

y)de (3.フ)

乞j (之α
Rsin e

Zb)^ y)de (3.8)

α
Z

αy十
αy



さらに Z を(3,9)に示す式によりνに変数変換する。

■=αOXP(βの

←>の

α,β歪座標系を規定する正の定数項

従 0 て.=.。に存在するインバルスの 3 次元空間@,y,ン)上の平面"

は、式(3.8)(3.9)より

h。(", yJ')

37

従って式(3.9)に示す変数変換を行うことにより、式(3.1ので示すぽけの混入バターンは

式(3.8)とは異なり、平面問の距離△νだけの関数となる。つまり、インパルス応答が空

間不変となる。以後この変数変換を行0九インバルス応答を h"(.,弘の、単純逆投影像を

fι@,yJ)、逆フ,ルタによる再構成結果を九仏,yJ)と表現する。し九が。て式(3.5)

は式(3.11)となる。

1δ(DR0山θ一., DR虹0θ一 y)de
ただしD

△ν

C=可剣

a,= F[h司

式(3.9)で示す座標変換は、離散系においては.軸方向の不等間隔サンプリングで実現で

き、.軸方向のサンプリング問隔は式(3.12)で定義できる。

dz
dv (3.12)

β.

つまり Z が大きくなるに比例して Z軸上でのサンプリング間隔が増大する不等問隔サン

プリングとなる0 この不均一座標では、 Z = 0近傍におけるサンプリング問隔が非常に密

となり、さらに Z = 0ではサンプリング間隔が不定になる。つまり本座標変換では Z = 0

平面の再構成は不可能であり、またその近傍を再構成する九めには非常に多くのサンプリ

1一既P(β△の

(3.9)

Vb におけるぽけ

ωω

f"←,yJ)

ただし

(3.1の

(3.11)

a
υbン

)レV工

乞U



ング点を必要とするため現実的ではない。しかし本来この領域は第 2章で提案した再構

成アルゴリズムを用いることにより完全な 3 次元再構成が可能である。図 3.2 に Z 軸上

の適当な 2 点にインパルスを設定し九場合のインバルス応答の軌跡を示す。図 3.2(司は

等間隔サンプリングされ九場合、(b)は本章で提案し九不等問隔サンプリングを行った場

合である。(a)に示す等間隔サンプリング結果は設定したインバルスの位置によりインバ

ルス応答が異なる。しかし(b)に示す不等間隔サンプリングの場合はインバルス応答は、

インパルスの位置に依存しないことが分かる。従って単純逆投影像から逆フィルタの手法

を用い、被検査体を再構成することが可能となる。

3.2.4 逆フィルタの算出

3.2.3において不均一なサンプリングを行うことにより一回転コーンビームスキャン方

式におけるインパルス応答が空問不変になることを示した。従って式(3.Ⅱ)を用いること

により単純投影像から被検査体を再構成することが司能である。その際必要となる逆フィ

ルタ関数 Va"(ω町ω初ωD は、計算機により算出し九離散的なインパルス応答 h"から数

値解析によって直接算出することは可能である。しかし一般に式(3.1ので算出し九 h。(す

なわち h"(.,y,川)は設定し九インパルスの位置と各座標点との距離の逆数で示される変

調を受ける九め[10]、インパルスの存在する位置で発散する。その九め離散的なフーリ

工変換で正確に a,(ω町ω加ωりを算出することは困難である。

そこで本章ではインパルス応答の回転軸に対する対称性を利用し、 Hanke1変換を用

いて逆フィルタ関数を算出する。まず再構成空問を←,y,めで示す直角座標系から、式

(3.13)を用い←,θ,めで示す円筒座標系に変換する。

乞一 rcose

r sin ey

2

十y

円筒座標系におけるインバルス応答のフーリエ変換は式(3.14)となる。

au(ω,ωθ,ω0 = 111hu(r,θ,ン)exp(-jω,rcos(θ一ωθ)十ω,ν)r dr de dv

tan e
Z

38

(3.13)

(3.14)
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インパルス応答はθに対して回転対称であるので式(3.14)は Hanke1変換となる[11]。

さらに式(3.15)の積分の順序を変更すると

2π ljh"(r,ν)jo(ω,r) exp(-jω,ν)ra"(ω+,ω0,ωり dr dン

式(3.1のの内側の積分は"に対するフーリェ変換である。つまりインパルス応答を"に対

してフーリエ変換した後、,jo(ω,"を乗じ,で積分することにより a"(ω力ω氏ωD を算出

できる0 さらに直交座標系に戻すことによりインパルス応答のフーリエ変換 H (ω,ω,ω)

を得る。なお Hanke1変換を用いる本方法では、インパルスの存在する位置でのインパル

ス応答は発散しない九め、算出し九インパルス応答のフーリエ変換 H (ω,ω,ω)はイン

バルス応答 h"←,y,のから数値解析により求める方法に比べ、より正確に求めることが可

能である 0 さらに式(3.15)により求めた a"(ω町ω山ωD を式(3.11)に代入することによ

り単純逆投影像 fι←,y,めから被検査体 j,(.,y,のを再構成することが可能となる。しか

し 2.3で述べたように一回転コーンビームスキャン方式による計測は、完全には被検査体

を再構成できない不完全再構成像である九め、式(3.1のより求め九 H,(ω町ω加ω,)をその

まま式(3.1D に代入し、逆フィルタ処理を行うと、処理結果が非常に不安定となる。そこ

で次に3次元フーリエ空間での投影像の不完全性を考慮し九、逆フィルタ処理安定化の方

法について考える。

2π 1[1h"(r,ν) exp(-jω,ν)dv]rjo(ω,r) dra"(ω力ω島ωり

3.2.5

一回転コ ムスキャン方式により投影、逆投影した単純逆投影像のフーリェ空ンビ

問での不完全性にっいては 2.3で示した。つまり一回転コーンビームスキャン方式で得ら

れた投影像の不完全性は、周波数空問ではω,軸近傍の情報が、他の領域に比べ非常に不

足し九偏った分布となる。従って情報量の非常に少ない領域である乢軸の近傍をその他

の領域と同じょうに、逆フィルタ処理を行うと、処理結果が非常に不安定になることは明

らかである。

そこでここではω,軸の近傍の領域を除去する周波数空間での3 次元窓関数 W(ω町ω御ωD

を掛けることにより逆フィルタを安定化させることを考え九。式(3.17)はフーリェ空間

(3.15)

1懇つ像ク坏ぢ毛全性と逆フィルタ処里の安定化

(3.16)
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fvl(ω知ω加ωD であでの不完全性に注目し九3次元窓関数 る。

票1+ 0舶(π子■;)), j

なおθ町θ.は領域除去範囲を決定するパラメータである。

また従来の2次元CTでは再構成画像の画質を向上させる九めに、高い周波数成分を

制限している同。そこで本章においても、高い周波数を制限する式(3.18)で示す窓関数

を用いナこ。

ω,=ω2 +ω2 十ω2

従 0 て最終的な窓関数 W(ω町ω加ωD は式(3.19)となる。

W(ω町ω加ωD = WI(ω町ω即ωりW2(ω町ω卸ωD

3.3 計算機シミュレーション

θ

ω2 →一ω2ω岱→一ωy

ωレ

W"ω町ω加ωD

3.2で考察し九再構成方法を計算機シミュレーシ"ンによって確認し九。計算機シミュ

レーシ,ンにはX線吸収係数が一定な回転楕円体ファントム 1 (中心 Z = 50m机,半径

■,y,■方向とも 40挽机),2 (中心.= 50仇挽,半径.,y 方向 60机机,.方向 40仇机)と、図

3.3 に示す人体を模擬し九ファントムを用い九。人体ファントムの各臓器間の相対吸収係

数は身体を 1.00 とし九ときに、肺が 0.75、肝臓が 1.04、背骨が 2.00 と設定し九。なお

3.2.3で述べたように本手法では之= 0およびその近傍の再構成を行うことはできない。

従って回転楕円体ファントムの場合 Z > 0領域にっいてのみ再構成を行い、人体ファン

トムの場合は Z > 0領域と Z く 0領域に分けて独立に行っ九。図 3.4 に計算機シミュレー

シ,ンの方法を示す。まず設定し九ファントムの投影像を算出する。その際、υ軸方向の

検出器の間隔は、ν軸のサンプリング問隔に一致させ九。なお投影像は U方向 128個、υ

方向 128個の検出器がアレイ状に並んでいるものとし、 X線源の描く円軌道に沿って等間

瓢n(ω,/2)

(3.17)

ω7
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隔で 160枚計測を行っ九。次に 128×128×128画素からなる不等問隔ピッチの再構成空間

に、投影像を投影軌跡に沿って逆投影を行う。なお再構成対象空問としては、 Z>0 の領

域では Z = 5机机から Z = 220机机の間を、 Z く 0領域では Z =-5机仇から Z =-2207π7π

の間を式(3.12)で示す不等間隔サンプリングを行0 九再構成空問を用いた。得られ九単

純逆投影像を 3 次元フーリエ変換し、 2.で述べた逆フィルタ関数を掛けたのち、 3 次元

逆フーリエ変換を行う。この逆フィルタ処理により得られ九再構成結果は、不均ーサンプ

リングによる結果であるので、最後に均ーサンプリング空間に変換を行い、 3 次元再構成

画像を算出し九。なお均ーサンプリング空間は 128×128×128画素で構成され、画素問隔

は 4m仇に設定し九。

また X線源と回転中心との距離 R を 800机机、θ挽叩を 30度、 3 次元窓関数における

θ町θ.はそれぞれ 77度、 82度に設定し九。図 3.5 (a)にω,ω,平面における 3 次元窓関数

W を、図 3.5(b)に 3.2.4で述べた手法により算出し九逆フールタ関数に窓関数 W を掛

けた後の実数部を示す。なお逆投影を行う座標は画素間隔で量子化されている。逆投影処

理はこの量子化され九座標点に、 X線源と逆投影される座標点を結ぶ直線を検出器方法

に延長し、交差し九点の投影像の値を埋め込む処理である。しかし投影像も検出器間隔で

量子化されている九め、一般には直線と交わる点の投影像を求める九めに補間が必要で

ある。この補間はフィルタ補正逆投影法による再構成の場合、再構成画像の画質に大きな

影響を及ぽすことが知られており[12][1司、一般には高次補問が用いられる。本章で提案

する逆フィルタ法においても、逆投影時の補間には、高次補間が望ましいと考える。しか

し多量の投影像を 3 次元空問に逆投影する必要がある九め、本計算機シミュレーシ.ンで

は、補間処理に線形補間を使用し九。

図 3.6 に本章で述べ九逆フィルタ法により回転楕円体ファントムの再構成を行った再

構成結果の直線 y = Z = 0挽仇および Z = V = 0仇仇上の吸収係数値の変化曲線(以下プ

ロファイル)を示す。両結果から、本章で提案し九逆フィルタ手法を用いた再構成で回転

楕円体ファントム 1,2ともほぽ良好に再構成できていることが確認できる。

図 3.7 に人体フ,ントムの y.平面⑭= 0机机),能平面 W = 0机挽)における再構

成結果を示す。ま九図 3,8 に図 3.7 で示し九各位置におけるプロファイルを示す。なお

-5伽机三Zく 5挽仇の領域は本章でのべ九再構成方法では再構成できないため、修正ρ
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フィルタ法により再構成を行っ九結果を用いた。ま九図 3.9 に Z軸に垂直な平面を一定問

隔ごとに示す。図 3.フ,図 3.8,図 3.9 に示すように人体ファントムにっいても良好に再構

成可能であっ九。

しかし、本章で提案し九座標変換は、被検査体としてインパルスが Z軸上に存在する

場合においてのみ完全に被検査体を再構成できる。つまり被検査体がZ軸から離れるに

従ってアーチファクトが発生する性質がある。肝臓の辺縁付近のアーチファクトはこの影

響と考える。また、特に人体ファントムにおいて再構成結果の吸収係数値の 0 レベルが変

動している。つまり本来、ファントムの存在しない場所は吸収係数値が0 であるべきであ

るが、再構成結果は背景の吸収係数値が負値となっている。これは本来無限に広い空間に

逆投影される単純逆投影像を有限な空間で打ち切って再構成を行うことによる打ち切り誤

差の影響と考える。再構成時の打ち切り誤差低減の方法は、井上らによって提案されてい

る[1司。この方法を本章で述べ九逆フィルタ法に適用することにより、この誤差は低減

できると考える。しかし井上らの方法を 3 次元空問に適用した場合、 8 倍の領域が必要と

なる。今回は計算機の制限によりこの方法を適用しなかった。しかしこの問題は、本アル

太 弓

1芋'1今4'
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ゴリズムを臨床に適用する場合、専用のハードゥエアを製作することにより解決すると考

える。

'
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3.4

ムX線を用いて被検査体の回りを 1 回転して計測して得られた不本章ではコ ンビ

完全投影像から、逆フィルタ法により再構成ずるアルゴリズムについて検討した。本アル

ゴリズムの特長として

まとめ

3.計算資源の使用量から比較すると、被検査体すべての内部構造を再構成しょうとし

た場合、逆フィルタ法は修正ρフィルタ法に比べて少ない計算時間で再構成が可能

である。ま九必要メモリ空問の面から比較すると、単純逆投影像と再構成結果の 2

つの 3 次元空間を同時にもつ必要のある逆フィルタ法は、修正ρフィルタ法にくら

べ、大量のメモリを必要とする。

1.投影空間および再構成空問において、サンプリング間隔が不均一な座標を設定し九。

この不均一座標を設定することにより、本来空間依存であるインパルス応答を、空

間不変にすることができ九。従って逆フィルタの適用が可能となった。

51

2.投影像の不完全性の周波数空間での空闇依存性に着目し、逆フィルタを不安定にす

る領域を制限する窓関数を用い九。

さらに本再構成アルゴリズムを計算機シミュレーシ,ンによって確認した。その結果回転

楕円体ファントムおよび、人体ファントムとも良好な再構成が可能であっ九。

さらに第2 章で提案し九修正ρフィルタ法を用い九フィルタ補正逆投影法による再構

成と比較すると、

逆フィルタ法はフィルタ補正逆投影法に比べ、 X線管回転平面から離れ九領域にお

ける空間分解能の低下が少ない。

2.逆フィルタ法は、被検査体がX線管回転軸上にある場合のみ、アーチファクトがな

い再構成画像を得ることができる。従って実際には被検査体が回転軸から離れるに

従ってアーチファクトが発生する。修正ρフィルタ法は基本的に被検査体の存在位

置に対する脚邦艮はなく、またアーチファクト量はアーチファクト制御定数により制

御可能である。

鼻



4.修正ρフィルタ法は選択的に任意の 2 次元断面を再構成することができる。従って、

計算時間の節約につながる。逆フィルタ法は3次元空間の再構成を同時に行う必要

がある。

一回転コーンビームスキャン方式による計測を行い、第3 章で提案した修正P フィルタ法

によるフィルタ補正逆投影法および本章で提案し九不均ーサンプリング問隔を用い九逆

フィルタ法により再構成を行った結果は、計測が非常に短時問で終了する九め、スライス

バイスライス法のように、計測時間差が原因となる各断層間のずれがなく、明瞭な 3 次元

像を観察することが可能である。その九め本方法による再構成結果は臨床診断上きわめて

有効である。
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第 4早

逆フィルタ法を用いたディジタル多断層再

構成法

4.1 はじめに

体軸方向断層像を得る九めに、被検査体を中心としてX線源とX線フィルムを対向さ

せ、両者を回転させながら撮影し、目的断層以外をぽかして体軸方向の断層像を得るX線

断層装置が実用化されている。この方法は、通常のX線CTでは得られない体軸方向の断

層像が得られるという利点、はあるものの、一回の走査で一断面しか得られないうえ、目的

断層以外からのぽけ(障害陰影)が混入し、不鮮明な画像となる。

最近、 X線断層装置により得られた投影像を、計算機を用いて処理することにより、

被検査体の 3 次元的な吸収係数分布を再構成する手法が提案されている。 Knutssonらは、

計測され九投影像にフィルタ処理を行っ九後、逆投影することにより3 次元再構成を行う

手法を提案し九[9]。本章では、この方法とは異なり得られ九投影像をそのまま逆投影す

ることにより求め九単純逆投影像から、逆フィルタの手法を用いて被検査体の 3 次元再構

成を行う手法を検討する。まずこの手法における逆フィルタ関数の算出を行っ九後、 X線

断層装置によって実際にファントムの撮影を行って得られ九投影像に、本アルゴリズムを

適用し再構成を行っ九結果について示す。

嘩
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計測方法

,

図 4.1に本方式における投影像の計測方法を示す。 X線断層装置はX線源と2 次元検

出器から構成される。 X線源から発生し九X線は、被検査体を通過して 2 次元検出器にお

いて計測される。またX線源は検査領域上方を Z 軸を回転中心として走査する。同時に

検査領域の下方に水平に配置され九2次元検出器がX線源に同期して移動することによっ

て、走査軌跡の各位置における複数枚の投影像を得る。なお計測及び再構成空問をX線

源の回転軸を Z軸とする直角座標系で表現し、計測空問の原点は被検査体の中心とする。

ま九X線源の回転軸に対する傾き角を投影角度θとする。さらに2 次元検出器上の投影平

面において、ω軸に平行な方向を U軸、 y軸に平行な方向をυ軸、投影平面における原点

はX線源と計測空間の原点を結ぶ直線と投影平面の交点とする。またX線の軌跡をX線源

から各検出器へ向かう線分バ",",φ)で表す。 2 次元投影像 P は被検査体の 3 次元的な吸

収係数分布 f←,弘.)(以下原画像 f )の,上の線積分である式(4.1)で定義できる。
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2次元投影像 Pを投影軌跡 rに沿って逆投影を行っ九結果を単純逆投影像 gとする。

さらに、計測空間の原点にインパルスを設定し、投影および逆投影を行って得た単純逆投

影像をインバルス応答 h(.,y,りとする。なお、撮影に用いる X線は、 X線源から 2 次元

検出器まで円錐状に広がっ九コーンビーム軌跡を有するX線であるが、本報告では近似的

に X線源が十分遠方にあるものと仮定し九。従0て式(4.2)に示した逆投影処理は式(4.3)

となる。

PW,",φ)= 1f←, y,.)d,

g←,ν,カ= 1ア⑳,",φ)dφ

g(., y,カ

九だし gφ(ω, y, Z)= 1f(乞一 rsine sin φ, y + rsin e coS φ,之十 rcos e)dr

4.3 逆フィルタ法による再構成アルゴリズム

逆フィルタ法4.3.1

原画像 f←,V,司、単純逆投影像 g←,y,カ、インバルス応答 h個,y,.)の 3 次元フーリ

工変換をおのおの F(ω町ω加ω.),G(ω幻ω即ω.),H(ω勧ω加ω.)とすると式(4.4)の関係が成

立する。

(4.5)

11gφ←,y,.)de

(4.4)G(ω町ω加ω.)=四(ω町ω加ω.)丑(ω町ω山ωり

従0 てインバルス応答 h←,y,力が既知の場合、原画像 fψ,y,.)は単純逆投影像 g⑭,y,カ

から式(4.5)に示す逆フィルタ法を用いることにより再構成可能である。

(4,1)

(4.2)

ところが一般に被検査体の3次元的な吸収係数分布を再構成する九めには、物体をあ

らゆる方向から投影することにより得九投影像が必要である。しかし本章において前提と

f@, y,カ

(4.3)

F_, G(ω.,ω柳ω.)
a(ω町ω即ω.)

F-'[G(ω町ω即ω.)鳥加(ω御ω山ω.)]

F-1:逆フーリェ変換
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4.3.2

投影処理における実空間と周波数空間の関係は 2.3.1に示し九。本章で採用した投影

系は、図 4.1に示すように Z軸から投影角度θだけ傾い九X線源が、 2軸を回転軸として

回転しながら計測する九め、得られ九投影像のフーリエ空間上での情報の分布は図 4.2と

なる。つまりω.軸近傍の円錐領域(0 くω0 <"/2 一θ,π/2十θく町く"以下不確定領

域、それ以外の領域を確定領域とする)にはまっ九く情報が存在しない不完全な投影像し

か得ることができない。

チ懇つ像の不完全性

..

ω

4.3.3

では、計測および逆投影処理におけるインパルス応答を示し、そのフーリエ変換、ー、ー

である逆フィルタを算出する。計測空間の原点にインパルスを設定し、投影および逆投影

逆フィルタの算出

一
〆



を行ったインバルス応答関数 h は、式(4.3)より

h@, y,.)

rsine sin φ, y 十 rsin e coS φ, Z 十 r coS の

(δ(θ一θ)+δ(θ一π+θ))西dφde

となる。式(4.のは点←,Mりを原点とした極座標系←,θ,φ)に関する積分と考える こと

ができるため、右辺を点←,y,.)を中心とする直角座標(ξ,η,ζ)に座標変換すると

1 27r C幻

巨元 1 " 1M δ(エー rsine sin φ, y 十 rsin e coS φ一Z 十 rcos e)drdφ

会ξ1"C地

h-, y,リ

ただし

ると

ξ=一門inθ瓢nφ

η= rsinecoS φ

く= rcose

dξ血dζ=/sined削φde

の畳み込み積分の形に変形することができる。

1 δ(., y,.)*(δ(θ一θ)+δ(θ一π+θ))
2πSin e

さらに式(4.8)を極座標形式で表現すると

1 δ(θ

h←, y,カ

(4.の

つまりインパルス応答関数 h は原点、からの距離の 2乗に逆比例して減衰する関数となる。

また極座標におけるフーリエ変換は式(4.1ので表すことができる

h(,,θ,φ)

九だし

"血k

(4.フ)

H(ω,ω氏ωφ)= 1M I" 11 欠 h(r,θ,φ)exp(-jω,r[COSωθCOSθ十 SinωθSin ecos(φ一ωφ)])

凖十ず十ぴ

2π

"*P;子〒
五§〒子

θ)十δ(θ一π+θ)

θ

r2Sin e

tan
Z

(4.8)

(4.9)
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インパルス応答 h←,θ,φ)はφに対して回転対称であるので式(4.1のは式(4.11)に変形で

きる。

H(ω力ωθ,ωφ)= 2π1伽 1虻 h(r,のjo(ω,rsinωθSinの exp(-jω,rcoSωθCOS のr2Sin e dr de

Ij伽 1π jo(ω,rsinωθSin の exp(-jω,rcoS ωθCOS の

さらに式(4.のを式(4.Ⅱ)に代入すると

a(ω力ω0,ωφ)

となる。ところで

が成立する。従って式(4.12)は式(4.14)となる。

§iT(δ(θ一θ)十δ(θ一π+θ))hde
^

/0(ω,r sinωθSin e) exp(-jω,rcoSωθ Cos e)dr (4.12)

ま九投影角度θをπ/4とすると Sin e

a(ω力ω0,ωφ)

0

ι伽j。仏司艇P(ールカh

なお実際の計測系では必ずしも投影角度θはπ/4とは限らない。しかし平行ビームによ

る投影の場合、投影角度θは再構成画像の大きさを規定するパラメータであり、この場

合θをπ/4に限定しても一般性は失われない。

式(4.15)の逆数を算出することにより逆フィルタ関数 ai加(ω力ωθ,ωφ)を求めること

ができる。しかし 4.3.2で示し九ように不確定領域では、単純逆投影像のフーリエ変換結

果 G(ω町ω初ω.)も同様に 0 となる。従0 て不確定領域では逆フ'ルタは意味を持九ない。

従 0 て式(4.15)の逆数により得られる逆フィルタ関数鳥加(ω力ω氏ωφ)において、不確定

領域を 0 に設定した。

a(ω力ω島ωφ)

確定領域
2

(4.14)- COS2 ωθCOS2 θθ

不確定領域

(4.14)は式(4.15)に変形できる。COSθとなり式

y三2
:疋P O

(4.15)2 2
ω

(4.11)

~乃牙二子

nω

(4.13)

ιUア

0

ωθ

2●'

- COS ωθ
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Fig.4.3:1nverse 田teT function

ま九過度に高い空間周波数の強調は再構成画像の画質を劣化させる。そこで直接式(4.1の

を用いず、高い空間周波数成分を制限し九式(4.17)で示す逆フールタ関数を用いた。

川

図 4.3 に本フィルタの形状を示す。なお式(4,5)で示す逆フィルタの式に適用する際には、

H(ω,ω氏ωφ)を直角座標に変換し九 a(ω町ω御ω.)を用いた。

4.4 ファントム実験

(4.17)a(ωわω氏ωφ)

ωZ

山

本アルゴリズムの効果を、実際に臨床に用いられているX線断層装置により得られた

投影像を用いて確認した。図 4.4 に、実験に用いたらせん状ファントムを示す。このらせ

ん状ファントムは Z 軸に垂直なある一断面と、九だ一度しか交わらないような形状をし

た鉄線フ,ントムである。本フ,ントムをX線断層装置を用いて、回転角φを 10度ずっ

変化させて 36枚撮影を行っ九。なお投影像の計測にはX線フィルムを用い、計算機に入

力する段階で 256×256画素で 12 ビ,"トの濃度値を持つディジタル画像に変換を行ない、
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単純断層像を算出した。その際、単純逆投影空間としては乞および y 方向 256画素、 Z

方向 128画素からなる離散空問を設定し九。図 4.5 に単純逆投影像中の断面を示す。ま九

図 4.6 に本報告で提案し九逆フィルタ法により再構成を行っ九同一断面の再構成結果を示

す。図 4.5 に示す単純逆投影像に比べて、図 4.6 に示す逆フィルタ法による再構成結果は

大幅な障害陰影軽減が確認できる。ま九図 4.7に、 Z = 0 における断層像の鉄線部分の陰

影の濃度値のプロファイルを示す。横軸は角度を表し、縦軸はその角度における鉄線陰影

の濃度値を表す。この図からも単純断層像に比べて、逆フィルタ法による再構成像では障

害陰影が大幅に軽減されていることが確認できる。なおプロファイルのピーク付近の凹凸

は投影像枚数の不足からくるアーチファクトと考えられる。
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4.5 まとめ

1

＼
、
、
、

、
、

現在臨床診断に広く用いられているX線断層装置は、 X線CTでは再構成することが

困難な体軸方向の断層像を計測できるといる利点がある。ところがX線断層撮影装置は、

1 回の計測で 1断面しか得られないうえに、焦点のあっ九断層以外の像のほかに、焦点以

外の断層の陰影がぽけとなって画像に混入する。従って、本章ではX線断層装置と同じ

計測幾何学系を用い、検出器をディジタル化し九ディジタル化X線断層装置を前提とし

て、新しい再構成手法を提案し九。本手法は、まず計測された投影像をX線軌跡に沿って

方法を用いて、被検査体中の任意の断層像を得ることができ、かつ他断面から混入する障

害陰影を著しく軽減できる再構成手法を提案し九。、逆フィルタ関数の導出を行った。さ

らに本手法の有効性を確認する九めに、 X線断層装置を用い九ファントムシミュレーシ,

ンを行い良好な結果を得た。このアルゴリズムを用いることによって、体内の 3 次元的構

造を一回の計測で再構成できることになり、 X線CTでは得ることが困難な体軸方向の断

層像を得ることができる九め、臨床診断上非常に有効な情報となる。

、
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第 5早

2 方向投影からの3 次元均質充満物体再

構成

5.1

X線CTが実用化されて以来、再構成演算の高速化をはかるアルゴリズム、あるいは

より一層の画質向上を目的とし九再構成アルゴリズムなどが種々提案されている。これら

のアルゴリズムは被検査体の回りを 180度以上にわたって検出器を回転することによって

得た完全投影像から断層像の再構成を行うので、物体の吸収係数分布を正確に再構成する

ことが可能である。しかし再構成には多数の投影像が必要であるため、すべての方向から

の投影像を高速に得ることは困難である。その九め少ない投影像すなわち不完全投影像か

ら画像を再構成するアルゴリズムが種々考案されている[15]。

一方被検査体の中には、 X線吸収係数が一様と考えられる、すなわち均質充満物体で

あるが、その物体形状が時々刻々変化し、その瞬時における形状を把握し九い場合も少な

くない。このような目的に対して 2 方向からの投影像の境界情報のみを用い九楕円近似法

が従来から提案されている[16]。しかし投影像の境界情報のみしか用いない楕円近似法

では3次元形状の大部分を占める2方向投影像の境界位置以外の部分の形状を求めるこ

とは原理的に不可能であり、物体のおおよその形状しか表現できない。

そこで本章では2枚の投影像の濃度情報を積極的に用いて、 3次元均質充満物体の形

状を正確に再構成するアルゴリズムにっいて述べる。このアルゴリズムの特長としては

まえがき

1.投影像の輪郭情報だけではなく、同時に濃度情報を用いて 2枚の投影像との誤差を
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最小にするように再構成を行う逐次近似法を採用したこと、

2.3 次元状に広がった円錐ビーム軌跡を有するX線で撮影された投影像を対象にし九

新しい座標系を導入したこと、

が挙げられる。

本章ではまず2方向からの投影像による再構成の可能性にっいて検討し九後、再構成

アルゴリズムについて示す。つぎにアルゴリズムの確認を計算機シミュレーシ,ンによっ

て行う。さらに本アルゴリズムを円錐ビームX線で計測し九投影像へ適用する九めに新し

い座標系を提案する。最後に実験用に作成した模擬物体を実際のX線装置によって撮影

し、得られ九投影像から本アルゴリズムによって物体の 3 次元形状を再構成した結果にっ

いて記す。

5.2

5.2.1

平行ビーム投影像からの再構成

剛蒜成対象1勿加滞1限

本アルゴリズムは、被検査体をわずか2方向から投影し九だけの、いわゆる不完全投

影像から被検査体を再構成することを目的としている。一般的には 2 方向からの投影像だ

けでは被検査体内部の吸収係数分布を決定することは困難である。一方、被検査体が均一

な吸収係数分布を有し、その形が時々刻々と変化する場合その形状の算出したいというよ

うな場合も少なくない。例えば静脈から造影剤を注入して、心臓の造影像を撮影する場合

の左心室内腔などはこれに近い条件になる。そこで本アルゴリズムで再構成対象にする被

検査体を均質物体と限定し以下のようにモデル化を行っ九。

定義 1:画像 f は要素(以下画素)が1 もしくは 0 である n次正方行列とし、画素値 1

は物体が存在することを、画素値0 は存在しないことを表す。
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定義2 投影像を以下のように定義する。
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定義3:再構成とは投影像 DI、 DJ のみから画像 f のすべての画素においてその値が

1 もしくは 0 であることを確定することとする。

次に2方向のみの投影から再構成が可能か否かについて考察する。一般に2方向のみ

の投影像を満足する画像は複数個存在する。そこで以下に示す不確定量 Uを導入する。

定義4:画像内の画素1 の数が仇個である画像において、 2方向からの投影像を満足す

る画像の種類の数を不確定量 Um として定義する。すなわち bm = 1が2方向のみ

の投影から画像を正確に再構成できる必要十分条件である。

不確定量 U について考察する。 m について帰納的に考えると、

「机= 1上 2 方向からの投影のみで画像 f を決定できるので不確定量υ1 = 1である

(図 5.1・a)。

「机= 2上 2 個の画素をそれぞれ大リ・リj吐と表現する(以下任意の 2 つの画素を画素

対と表現する)。図 5.1・(b)または(C)のように i1ヲ4i2 かっ j1ヲ4 j2の場合 2 つの異

なる画像が投影像を満足するので不確定量 U2 = 2。このようにその投影像は同一

であるが置き換えが出来る時に不確定量 U は増大する。

r m= kj:不確定υk は以下の条件を満九す任意の画素対の総和として表現できる。

.不確定性条件

画素値が 1 である任意の画素対 j加い大功にっいて大.九= 0 かっ九力,= 0

九だし司一 hかっ h -h

不確定量の上限は、任意に選んだ画素対の全てが不確定性条件を満たすときであるの

で、一般に机= k の場合 k個の画素から2 個を選ぶ組合せの式(5.3)で表現できる。

つぎに画像 f以下のような拘束条件を加える。

(拘束条件1>画像 f は画素値 1からなる連結成分がただーつだけ存在し、かっその連

結成分は穴を持たないような単一充満物体とする。

'

Uk く 2kC2
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(拘束条件2)画像 f がある点に対して点対称の場合、投影軸に沿って鏡像の関係にあ

る画像も同一の投影像を有する。このような場合再構成はどちらか一方を求めるも

のとする。

この 2 つの拘束条件のもとでは、画像 f の任意の画素対 f加υ大力いもしくは複数の画素

が連結し九 2 つの小領域が不確定量増加条件を満九す九めには f加い f切.は画素値0と

の境界要素である画素値 1 であり、かっ大,h、大力,は画素値 1 との境界要素である画素値

0 でなければならない。

証明

大.カ,大血への移動により画素 f加リ大ガ.が画素値0 になっ九とき画素大リ・ufhh

が境界要素でない場合、 f加υ大功は周囲を要素 1 で囲まれ九穴となり拘束条

件1 を満九さなくなる。し九がって境界要素以外の移動は不司能である。ま九

移動先の画素が拘束条件 1 を満たす九めには、移動先は画素値 1と境界を接

する位置でなけれぱならない。(証明終り)

図 5.2 に示すように画素αとα'からなる画素対を点線で示し九場所へ移動しても投影像

は同じであるのでこの画素対は不確定性を有する画素対である。また(b)は小領域の例で

ある。すなわち単一充満物体であるという拘束条件を導入する前は全画素対が不確定量増

加条件の対象であっ九のに対し、拘束条件 1 を付加することにより境界の近傍画素しか不

確定量増加条件の対象にならない。ゆえに不確定性条件を満九す確率が減少するため不確

定量 Uが大幅に減少する。

さらに次のように拘束条件 1 を変更する。

(拘束条件 1')画像 f の全ての行要素 1'i(f矼, f詑,・・・ fi,)、列要素 1"'j(jij,乃力・・・ jl.j)

は画素値0 で始まり、画素値 1とただ一組の境界を有し画素値0 で終わる。

上記のような拘束条件の下である一定の面積を持っ画像がどのような不確定量を持っ

かを計算し九。 4×4次の正方行列で 8画素が 1で残りの画素が 0である画像と、 5×5次

の正方行列で 15画素が 1である画像の不確定量を算出し九結果を表 5.1に示す。設定し

た 2 つの画像に対して拘束条件1'を満たす画像における不確定量を算出し九結果、不確

定性を有する画像は全体の3割程度存在するが、その不確定量は九かだか1~2画素対程

度であっ九。さらに大きい正方行列を考えると不確定性を有する画像はかなり存在すると
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表 5.1:正方行列における不確定量υ

画素 1 の数

5×5次

正方行列

考えられるが、不確定量は九がだか数画素対程度であると予想する。このことから2方向

からの投影像からでも画像 jは原画像に対して数画素程度の誤差量で推定することが可

能であると考える。そこで適当な初期画像を設定し、投影像と逐次近似途中像からの投影

像の誤差を軽減するように逐次近似途中像を修正することによって複数個の解の中のーつ

に収束可能であると考え、逐次近似法による再構成を行っ九。

拘束条件 1'を

満たす画素数

0
,

8

、

69

一

15

(b)

5.2.2 再溝成アルゴリズム

では画像 fを2方向のみの投影像のみから逐次近似を用いて高速かっ精度良く再、- L-

構成するアルゴリズムを提案する。以下に再構成アルゴリズムを図 5.3を用いて説明す

不確定性が存在する画素数

504

υ

2258

120

23,8%

0

0.0%

^、

υ

628

27.8%

20

4.0%

2 υ
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る。なお k は逐次近似回数を示す。

Step l:再構成に用いる投影像を D厶PJとする。

SteP2: P厶DJ から後に示す初期画像発生法を用いて初期画像 10 を作成する0

鈍.P 3.逐次近似像&(k 之のから再投影を行い、再投影像 PR,Pルを算出する。

SteP4:図中の破線で示した D1と図中実線で示し九 PR とが一致するように逐次近似像

四k を修正し四k+1とする。すなわち Plkと D1との誤差4をビームに沿って七1,ξ稔(た

だし醗=ξil+ξ稔)と配分することによって逐次近似像四k を修正する0 なお両境

界への誤差配分方法はのちに検討する。

SteP 5: j方向における再投影像 PJk と投影像 DJとの 2 乗誤差和五k と誤差改善度 kk

を算出する。

改善度が負になっ九場合、すなわち k回目の逐次近似によって誤差の改善が成され

なかっ九場合、逐次近似を終了させ k-1回目の像を再構成結果とする。

SteP 6: steP4~ steP5 を 1, j を入れ換えて行う。

SteP 7: steP3 ~ steP6 を、繰り返して行う。

5.2.3 杓洪順像のイ乍成

逐次近似法において、初期画像は可能な限り真値に近いことが要求される。極端に真

値と異なっ九画像を初期画像に選んだ場合、逐次近似の収束が遅くなるぱかりでなく真値

に収束しない可能性があることは逐次近似の性質上明らかである。そのナこめ本アルゴリズ

ムでは初期画像の作成方法として境界情報のみを用い九楕円近似法ではなく、投影像の濃

度情報も同時に用いる方法を考案し九。以下にその方法を示す。なお DI, PJ は両側に

1 つ以上の 0 が存在する像であり、その境界を BD1リBD1υBDJ,BD乃とする0

三k

π

Σ(D,①一P乃①ソ
'=1

kk =五k-1 一五k

(5.4)

(5.5)
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この境界の中に内接する楕円の方程式は式(5.の(5.フ)となる。

1 = rlcose

j = rJsin(θ+α)

だだし、

BD厶十BD乃

面積法は図 5.3に示すように配分量を求める九めに対向する投影像と再投影像の面積比

を参照する方法である。すなわち対向する投影像と再投影像において修正対象ビームより

も外側にある面積の大きい境界に誤差εを多く割り振る方法である。以下にその方法を示

式(5.の(5.フ)で表現される楕円の面積 S。(α)は式(5.8)となる。

(5.8)S。(α) πrlrJ cos a

まプこ再構成対称物体の面積 S は D1 もしくは DJ から算出でき、式(5.9)で求められる。

れ η

S=ΣDバj)=Σ切① (5.9)
j=1 t=1

よ 0 て式(5.8)と式(5.9)から S。(α) S が成立するようなαを算出し、そのαを式

(5.の(5.フ)に代入し初期画像を作成する。 なお S >πrlr・の場合はα= 0 とする。

5.2.4 i呉遡三分の方法

逐次近似における修正段階の誤差配分の方法として次の2 つの方法を検討した。

rl

rJ

4

BD厶十BDh
4

α惰円の一方の軸と水平軸とのなす角

(5.の

(5.フ)

ξ1

2等分法

.

コ

6

面積法
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す。誤差修正対象ビームムにおいて逐次近似像の境界 bl,62 によって囲まれる再投影像

DJkの面積をそれぞれ SI,S3 とすると、

投影像 DJ において、両境界からの積分値が SbS3になるような点 CI,C2 を求める。

そしてδ1 = 61 - CI,δ2 = C2 -62 とおき、δ1 とδ2 に比例して誤差ξをξ上ξ2 に配分する。

SI

bl

S3

5.2.5

ΣPル①
t=1

,1

ΣPル①

72

本再構成アルゴリズムを計算機シミュレーシ,ンによって評価し九。図 5.4 に評価用

のファントムを示す。これらのファントムは半径 40画素の円の一部を切除した形状であ

り、いずれも楕円近似では形状の再構成が困難なものである。なおファントム6 は点対称

形状である九め再構成像は2 つ構成することが可能であるが拘束条件2 によりどちらかひ

とつを再構成する。この7 つの画像についてそれぞれ図中 1方向とノ方向から平行ビー

ムによって投影を行うたときに相当する投影像を計算機によって発生させて再構成を行っ

た。その結果を図 5.5 に示す。図 5.5 において(b)は投影像の輪郭情報のみから楕円近似

によ0て求め九像であり(0 は誤差配分に 2 等分法を用いて再構成を行0九結果、(d)は

面積法で行っ九結果である。

さらに図 5.6 にファントム 3 における逐次近似過程を示す。図のように、初期画像と

して選んだ楕円から徐々に真の形状に近づいていく。この逐次近似過程をより明確に示す

ために逐次近似過程による2乗誤差三,と逐次近似回数ηの関係を図 5.7 に示す。なお図

中縦軸は初期画像と投影像との2乗誤差を1とし九時の逐次近似過程における相対誤差

である。各ファントムとも 10 回程度の逐次近似によって誤差三,が0 もしくは極小値に

収束し、その後振動を繰り返すことが確認できる。

言1鎌オ幾シミュレーション

1=仂

易=ΣDル①
1=1

π

易=ΣD乃①

CI

1-C2

(5.11)

(5.12)

(5.13)

(5.14)
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Fi窟.5.5: Reconstructed ima目es by computer simulation
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次に再構成結果の形状誤差量 D寸を式(5.15)で評価し九。

Fig.5.6:1teration process (phantom 3)

各画像の形状誤差量を表 5.2 に示す。誤差量 D寸は各ファントムと再構成結果の一致しな

い部分の面積を原画像の面積で正規化し九値である。この表から楕円近似法による再構成

結果と比べて本章で示した方法によって再構成した画像の形状誤差量は大幅に小さくなっ

ていることが分かる。提案し九2 つの誤差配分法では、複雑な誤差配分を行っ九面積配分

怯による再構成画像の誤差が単純な2 等分法よりも少ない。よって以後の検討では、面積

法を用いた誤差配分法を採用する。

DU

π

ΣΣ f(i,j)● g(i,j)
n

t=1J=1
n

ΣΣ f(i,j)

f

1=1J=1

原画像 g:再構成像●

れ

排他的論理和

(5.15)
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表 5.2:平行ビーム投影を用い九時の形状誤差

画像 1

画像 2

画像 3

画像 4

画像 5

画像 6

画像 7

楕円近似法

5.3

5,2では平行ビームによって計測され九投影像からの再構成演算法について示し九。し

かし通常の計測系では、円錐状に広がっ九円錐ビームで投影を行う九め、ここでは本アル

ゴリズムを円錐ビーム投影へ拡張することを行う。

6.フ%

2.9%

フ.5%

5.フ%

16.5%

16.9%

5.フ%

円錐ビームを用いた投影像からの再構成

2等分配分

逐次近似法

0.0%

0.0%

0.0%

5.5%

5.1%

3.フ%

11.1%

5.3.1

面積配分

円錐ビームによって計測され九投影像から再構成を行う方法として、ここでは図 5.8

に示す3 次元座標系(円錐ビーム座標系)を導入する。この座標系は、 2 つのビーム出射

占 (図中 S力S2)と投影する際の回転軸上の 1点( A,)を選ぶことによって決定できる

平面を再構成対称平面( a,)とし、この平面上に円錐状ビームに沿う不等問隔ピッチの

ファンビーム座標を構成する。そして A,を回転軸上に複数点設定することによって、複

数のファンビーム座標からなる 3 次元座標系を構成する。この座標系の特長として

円錐ビーム座標系

0.0%

0.0%

1.5%

0.0%

1.フ%

0.0%

3.8%

ビーム軌跡に沿っ九座標のため、各再構成断面の処理は全く独立に行うことができ、

3 次元再構成像が2 次元再構成像の積み重ねとして求めることができる。

2、逐次近似の初期画像 1 として隣接するスライスの再構成結果を用いることができ

る。物体は3 次元的には連続した形状であるので、隣接するスライスの形状の変化

は少ないと考えられるので、この方法は計算時間の短縮と再構成結果の安定に有利

となる。
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q。

D90

ql

Fi区、 5.& cone beam coordinate

それぞれの再構成対象平面 a,を再構成するための 1次元投影像としては、再構成対

象平面 a,と計測平面( D山D9。)とが交わる交線上の投影像( POP2,qoq2)を用い

る。ま九今回の処理では A,を回転軸上に 128点、 P。Pあq。q.間を 128画素に分割し九

128×128×128画素の円錐ビーム座標系で再構成を行っ九。

座キ票到奥5.3.2

投影物体は 2 値画像であるので、投影像はビームの通過した長さを単位として計測さ

れる。再構成を行う九めには、投影像の濃度値を、画素を単位とした値に変換する必要が

ある。平行ビーム投影を行い直角座標で再構成を行う場合では、この変換は画素の長さで

X而

a,

q2

DO,D90:detector plane

三九:2-D reconstrucuon plane

SI, S2:X-ray tube

コ

2S

S



正規化するだけで良い。しかし円錐ビーム座標系は2 つのビーム出射点から見て3 次元状

に広がっ九座標であるため、計測は不等問隔ピッチによるサンプリングとなる。ゆえに円

錐ビーム座標系では、画素の大きさは場所によって異なる。すなわちこの変換には物体の

位置を知ることが必要となる。この段階における再構成物体の3 次元位置関係が未知であ

るため、正確な変換は不司能である。そこで補正には逐次近似処理の初期画像を用いた。

図 5.9 に示すような手法により投影像の濃度値から画素を単位とし九長さへの変換を

行っ九。変換対象点 Pk に到達するビーム軌跡 Bk を考える。画素を単位とし九長さへの

変換はビーム軌跡上で、かっ初期画像に含まれる 1画素ごとの長さを算出してその平均値

をビーム軌跡 Bk に対する平均画素長さZとして Pk における投影値をZで正規化するこ

とによって画素を単位とし九長さに変換できる。今回の処理では近似解としてビーム軌跡

Bk の入射点における画素長さι1と出射点、における長さしで平均画素長さ Z を求め、

画素を単位とする長さへの変換を行った。

以上説明し九 2方向の円錐ビームから3 次元形状を再構成するアルゴリズムをまとめると

図 5.10 のようになる。まず 2 方向から投影し九 2 枚の投影像に 5.3.1 で示した円錐ビー

ム座標への変換を行う。次に 5.2.2に示し九逐次近似法による再構成を円錐ビーム座標系

の 1スライスごとに行う。ま九円錐ビーム座標系は歪んだ座標系である九め、再構成結果

を表示するに適し九直交座標系への変換を行う。以上の処理によって円錐ビームによる投

影像からの再構成が達成される。

5.3.3

π

円錐ビームによって計測された投影像への本再構成アルゴリズムの拡張を計算機シミュ

レーションによって評価し九。図 5.11に評価用 3 D ファントム 1 ~ 4 を示す。なお設定し

九 4 つの 3 D ファントムの中心断面における形状および大きさは 5.2.5で設定したファン

トムのそれぞれ2、 3、 5、 7 と同一形状である。これら4 つの立体像を計算機のメモリ

内に設定し、図 5.Ⅱ中 1方向と J 方向から計測を行うものとして投影像を発生した。そ

言f剣幾シミュレーション

2
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(a) phantoml
(b) Pぬ"tom2

F喰.5.11:3・D phantoms for computer simulation

して得られた 2枚の投影像から提案し九手法によって立体像の再構成を行い、原画像との

誤差を評価した。

逐次近似による 2乗誤差五,と逐次近似回数ηの関係を図 5.12 に示す。なお本誤差

量は中心断面の再構成における 2 乗誤差量である。 3 Dファントム 1~ 4 とも 10 回程度

の逐次近似によって誤差の収束が確認できる。なお座標変換における近似処理のため平行

ビームによる投影に比べて誤差量増大の傾向が見られる。図 5.13 に 3 D ファントム 1 ~

4 と再構成結果の中心断面(スライス 64),上部断面(スライス 54)(スライス 44)を

示す。ここで示すスライス番号とは 128 スライスからなる直交座標系の 1 スライスを示

す。なお設定し九 3 D ファントムは最上部が 24スライス、最下部が 104スライス、中心

スライスが 64 スライスである。 4 つの結果とも 5.2.5で示し九平行ビームからの投影に

比べて結果に歪みが見られるが、中心断面による比較では平行ビーム投影からの再構成と

同様の再構成結果を得た。表 5.3 に 2 方向円錐ビームによる 3 次元形状を再構成したと

きの誤差量を示す。なお誤差量は式(5.15)を 3 次元に拡張し九式(5.17)を用いた。
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表 5.3:円錐ビームによる投影からの形状誤差

3 D画像 1

3D画像2

3 D画像 3

3D画像4

Z)ij-3d誤差量

DU-3d

式(5.17)で算出した誤差量は最小で 2.4%、最大で 5.5%であり 5.2.5 における平行ビーム

による投影からの再構成結果と同様な傾向を示し九。

2.4%

2.8%

3.フ%

5.5%

九

ΣΣΣ八i,j,k)●亦,j,k)
π

1=1J=1 k=1

5.4

九

i=1j=1 k=1

j:原画像

再構成像

本アルゴリズムを実際のX線撮影装置を用いて計測し九投影像に適用し3 次元再構成

を行った。撮影にはディジタル化X線透視像撮影装置(ディジタルフルオログラフィ, D

F)を用い九[17]。図 5.14 に D F装置の基本構成を示す。このD F 装置を用いて造影剤

注入前後の差画像を算出し、造影剤だけの画像を得る手法をDSA手法と呼ぶ。本再構

成アルゴリズムはこのDS A手法を用いて計測を行っナこ投影像を用い九。まず実際のD

F装置でファントムを計測し、得られ九 2 方向から計測し九投影像からファントムの形状

を再構成するファントムシミュレーシ,ンを行っ九。被検査体として図 5.15 に示す人摘

出心臓の内腔をシリコンゴムで形どっ九人心内腔ファントムを使用した。撮影方向には通

常用いられている方向、右前斜位 30度(RA03のおよび左前斜位 60度化A06のから撮

影を行っ九。図 5.16 にファントムをD F装置で 2 方向から撮影した投影像に D S A手法

n

ΣΣΣf(i,j,村

X線撮影系への適用

π

g

九

●:排他的論理和

(5.17)

畢
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X ray tube

A/D
Converter

hi菖h volta区e
倉enerator

10晉
Converter

Tv camera

memoryl

区
nlonitor

を適用することにより背景を除去したファントムだけの投影像を示す。この2枚の投影像

を用いて、本章で提案し九アルゴリズムにより再構成を行っ九。図 5.17 に再構成結果を

示す。図 5.17 は再構成物体の表面に光学投影し九陰影像として表示し九もので、図 5.17

(司はオリジナルフ,ントムを右前斜位 30度から見九時に相当する像であり(b)は左前

斜位 60度からサーフェスモデル像である。図 5.17 ←)(d)は、従来行われてき九楕円近似

による再構成結果、図 5.17(0)(D は逐次近似法による再構成結果のサーフェスモデルで

ある。(0)(D に示す逐次近似による再構成結果は、←)(d)に示す楕円近似による再構成結

果に比べ、より忠実にオリジナルファントムの形状を再構成していること力拓寉認できる。

さらに再構成誤差の検討を断面ごとに評価し九。誤差の評価方法として、人心内腔ファ

ントム、楕円近似による再構成結果、逐次近似による再構成結果、それぞれの 3 次元像の

上部断面、中心断面、下部断面をそれぞれ切り出し、式(5.18)で示す展開関数ιを算出

87
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し、各関数の間の相関係数を求めることにより再構成結果の類似度を算出した。

Ori昌inal

eⅡipsoid approximation
Proposed method

r

'ー^

^^^

図 5.18 に人心内腔ファントム、楕円近似法、逐次近似法による再構成結果から算出した

中央断面の展開関数ι山ι三,ι1 を示す。さらに表 5.4 にι0 一ιE間、ι0 一ι1間の相関係

数を示す。この表および図 5.18からわかるように逐次近似法による再構成結果は楕円近

似法に比べ、人心内腔ファントムの形状を忠実に再現していることが確認できる。

ι(の r

r:重心から角度θ方向の境界までの距離

θ:重心と各境界のなす角度
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表 5.4:ファントム、 2 方向からの再構成結果および逐次近似による再構成結果の各断面

における相関値

上部

中央部

下部

5.5

本アルゴリズムで必要な投影像は2 方向からだけの投影像である。従って投影像計測

に必要な時問は 1/30 程度であり、非常に時問分解能に優れた再構成結果が期待できる。

そこで本再構成アルゴリズムを臨床例に適用し、心臓左心室内腔動態像の算出を行った。

本再構成アルゴリズムを実際に臨床例に適用する場合、計算機シミュレーシ"ンおよ

びファントムシミュレーシ"ンと異なり、計測される投影像には以下の問題点、が存在する。

ファ

臨床適用による左心室内腔3次元動態像の算出

k=48

k=64

k=80

ントム3D像&

2方向再構成

(ι0 一ιD

ファン

0.75

0,フフ

0.86

1.散乱線による計測系の線形性阻害

トム3D像&

楕円近似

(ι0 一ιE)

2.肺野や心房内など左心室以外に存在する造影剤や動きによるアーチファクト

3.左心室内腔内の肉柱や乳頭筋などの複雑な形状によりも九らされる投影像の濃度値

の急峻な変化

0.76

0.43

0.42

そこで、問題点 a)に対しては散乱線除去の九めの補正を行い[18]、問題点、(2)に対

しては、心臓左心室内腔領域だけを計算機内で自動的に抽出することにより、左心室内腔

以外に存在する造影剤や動きの影響を除去し九 f19]。問題点(3)は基本的には、急峻な変

化を抑制する高域除去フィルタ処理を行うことにより補正することが可能である。しかし

一般に辺縁部分の立ち上がりがなまってしまい、再構成結果が本来の被検査体に比べて大

きく評価されてしまうことになる。そこで画像の濃度値を参照し九式(5.19)に示す適応

型高域除去フィルタを使用し九[18]。本適応型フィルタを用いることにより入力画像の

うち濃度が低い部分、すなわち辺縁部分は高域除去処理が抑制され、辺縁成分は保存され

尋
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f:入力画像 g:高域除去フィルタ後の入力画像

h補正画像

f机如人力画像の最大値 f泌が入力画像の最小値

π触調係数(本実験ではπ= 5とし九)

図 5.19 に本再構成アルゴリズムを臨床適用する際の再構成方法の概略を示す。まず造影

剤注入前後の画像を、右前斜位 30度と右前斜位 60度の方向から計測を行なう。次に造

影剤注入前後の画像の差分画像を算出することにより造影剤だけの画像を算出する。さ

らに散乱線補正を行っ九のち計算機により自動的に左心室内腔輪郭抽出を行う。最後に式

(5.19)で示す適応型高域除去フィルタ処理を行0九後、逐次近似法による再構成を行う。

以上の処理を心臓拡張末期→収縮末期→拡張末期の各時相に対して V30秒の時問

分解能で行い、左心室動態像の算出を行った。図 5.20に心電図各時相に於ける輪郭抽出

結果を示す。さらに図 5.21、図 5.22 に本手法を臨床例に適用し、左心室動態像を作成し
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Filter
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Reconstructed
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α



九結果をサーフェスモデルとして示す。図 5.21はRA 0 3 0 度から見た時に値するサー

フェイスモデルであり、図 5.22 は L A 06 0 度からのサーフェイスモデルである。本臨

床例は側壁から心尖部にかけての広い範囲の梗塞症例であるが、再構成結果を動態像とし

て表示することにより、壁運動の異常が明瞭に観察可能であっ九。
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5.6

平行ビームによって2方向から計測し九投影像から均質充満物体を再構成するアルコ

リズムを提案し、計算機シミュレーシ,ンによってアルゴリズムの正当性を実証し、また

再構成時の誤差評価を行った。その結果従来から提案されていた楕円近似法では表現する

ことが困難な形状であっても良好な再構成結果を得た。

次に本アルゴリズムを円錐ビームによって計測され九 2 次元投影像からの 3 次元再構

成に適用する九めの円錐ビーム座標系を提案し、計算機シミュレーシ"ンによって 3 次元

再構成を行った。

また実際のX線装置でファントムの撮影を行い、得られた 2 枚の投影像から3 次元再

構成ができることを確認し九。

この再構成アルゴリズムにおける再構成対象物体は凸状充満物体に限定されるが、 2

方向のみの投影像から高速に物体の3次元形状を再構成できるという特長を有する。輪郭

情報と濃度情報を用い九楕円近似による再構成の結果を初期画像として、投影像の濃度情

報を積極的に用いた逐次近似処理を行うことにより対象物体の細かい3次元形状を再構

成することが可能となっ九。

さらに本アルゴリズムを臨床例に適用し、心臓左心室内腔動態像の再構成を行った。

このアルゴリズムは時問分解能に優れ、心筋梗塞など心臓壁運動の異常を明瞭に再構成で

きることを確認した。

まとめ

」

皇

雪
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第 6早

まとめ

本論文は、完全には被検査体を再構成できない限られ九情報から被検査体の 3 次元形

状をできるだけ正確に再構成をすることを目的として、種々の計測幾何学系における再

構成アルゴリズムを提案し、それぞれのアルゴリズムに対して計算機シミュレーシ"ン、

ファントムシミュレーション、臨床適用などの検討を加え九結果にっいてまとめ九もので

ある。

第2 章、第3 章では一回転コーンビームスキャン方式により三十測し九複数枚の投影像

から、被検査体の 3 次元構造を再構成する新しい手法にっいて検討を加え九。この計測系

により得られ九投影像群は、いわゆる不完全投影であり、完全投影を対象にし九従来まで

の再構成アルゴリズムを適用することは不可能であり、新しい再構成アルゴリズムが必要

となる。

まず第2章では、従来から2 次元CTの再構成アルゴリズムとして用いられているフィ

ルタ補正逆投影法を、一回転コーンビームスキャン方式により得られた不完全投影像群に

よる3 次元再構成アルゴリズムに拡張する九めに新しいフィルタ関数の提案を行っ九。新

しいフィルタ関数を算出するために、 2 次元CTで用いられているフィルタ補正逆投影法

をそのまま 3 次元に拡張したときの問題点および発生機序を明らかにし九。問題点、は 2 つ

の要素に分類することができる。第 1 の要素は、逆投影軌跡に沿ったアーチファクトの発

生であり、第2 の要素は再構成され九 CT値の誤差である。これらの問題点に対する補正

方法にっいて検討し、問題点を克服し九新しいフィルタ関数を提案し九。さらに計算機シ

ミュレーシ,ンによりこのフィルタ関数の特性評価を行っ九。その結果、本フィルタを用

、

98



いたフィルタ補正逆投影法による再構成結果は、正確な CT値を再構成でき、かっアーチ

ファクトも大幅に低減可能であることを確認し九。

第3 章では第2 章と同じ一回転コーンビームスキャン方式により.得られた投影像群に

よる新しい再構成手法を提案し九。本章で提案し九再構成方法は逆フィルタ手法を用い九

再構成手法である。しかし一回転コーンビームスキャン方式による投影及び逆投影処理系

のインパルス応答は、インバルスの存在する位置により異なる空間依存である。従って逆

フィルタ法を適用する九めに、新しい座標系を提案することにより逆フィルタ法の適用を

可能にした。この座標系は、従来までの等間隔サンプリングとは異なり、実空問および周

波数空問でのサンプリング間隔を実長とは異なる不等問隔で行うものである。ま九逆フィ

ルタ処理の安定性を確保する九め、投影像の不完全性の周波数空問での場所依存性を考

慮し九窓関数を用い九。さらに本再構成手法の評価を計算機シミュレーシ"ンにより行っ

九。その結果、第2 章で提案し九再構成手法に比べて、多少アーチファクトは増えるもの

の、空間分解能に優れ九再構成方法であることを確認した。

第4 章では現在診断に用いられているX線断層装置の計測部分をディジタル化し九、

ディジタル化X線断層装置を想定し、逆フィルタ法を用い九再構成アルゴリズムの検討を

行っ九。 X線断層装置は 1 回の計測で 1断面しか再構成できないのに比べ、本再構成アル

ゴリズムは、 X線断層装置と同様の計測幾何学系を用いるにもかかわらず、被検査体の3

次元再構成が可能である再構成方法である。まず投影系および逆投影系のインパルス応答

およびそのフーリェ変換、さらに逆フィルタ関数を解析的に算出し九。さらに第 2 章、第

3 章で得九結果をもとに、投影像の不完全性が要因となるアーチファクトを排除する九め

の窓関数を導入し九。最後に本再構成アルゴリズムの効果を、 X線断層装置で得られた投

影像を用いて確認し九。その結果、 X線断層装置による再構成結果に比べ、本アルゴリズ

ムによる再構成結果は、他断面から混入する障害陰影が大幅に軽減された画像を、 1 回の

計測で複数断面得られることを確認しナこ。

第5章では均質充満物体を2 方向からの投影で再構成するアルゴリズムについて検討

した。 2方向という非常に限られた投影から再構成を行うため、まず再構成の司能性を不

確定量というバラメータを導入することにより検討した。その結果、 2 方向からでも凸状

均質充満物体であれば、ほ、ぽ完全に被検査体の形状を再構成できることを証明し九。さら
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に逐次近似法を用い九再構成アルゴリズムを提案し、計算機シミュレーシ,ンによってア

ルゴリズムによる再構成画像の安定性を検証し九。さらに再構成時の誤差評価を行っ九。

その結果従来から提案されていた楕円近似法では表現することが困難な形状であっても良

好な再構成結果を得九。ま九本アルゴリズムを円錐ビームによって計測され九 2 次元投影

像からの3 次元再構成に適用する九めに円錐ビーム座標系を提案し、直角座標からの変

換方法についても検討し九。さらにこの手法の計算機シミュレーシ"ンを行うことによっ

て、コーンビームを用い九X線撮影系に適用できることが確認され九。次に実際のX線装

置でファントムの撮影を行い、得られた 2 枚の投影像から3 次元再構成ができることを検

証した。最後に本アルゴリズムを臨床例に適用し、心臓左心室内腔動態像の再構成を行っ

た。その結果、本アルゴリズムによって再構成され九 3 次元動態像は時問分解能に優れ、

心筋梗塞など心臓壁運動の異常を明瞭に再構成できることを確認し九。

本論文は、不完全投影からの3 次元再構成アルゴリズムについてまとめたものである。

人体の3 次元再構成を行う場合、投影像群の不完全性は回避できない問題であり、不完全

性からくる再構成画像の画質低下を最小限に抑えることが問題となる。第2章では投影

像群の周波数空問での不完全性の局所性に注目し、十分な投影像が得られない領域では、

再構成結果の空問分解能を抑えることによりアーチファクトの発生要因を除去し九。第3

章、第4章では逆フィルタ法を用いた再構成方法を提案し、逆フィルタ法を適用する際に

問題点となる安定性を確保する九めに新しい3 次元窓関数を導入し九。第5 章では、再構

成対象物体に均質充満物体という拘束条件をつけることによりわずか2方向からの投影

像だけでも十分な再構成を司能とし九。このように本論文は種々の 3 次元再構成のための

計測幾何学系に対する再構成アルゴリズムにっいての提案を行っ九ものである。本論文の

結果は今後の 3 次元再構成問題、および実際に3 次元CTなどを開発する際の基礎として

重要な資料となると考えている。
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