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ディジタル時代の画像評価の基礎と応用

第58回総会学術大会シンポジウム III第58回総会学術大会シンポジウム III

　本学会において，「ディジタル系の画像評価」のテー

マを中心に取り扱ったシンポジウムは，第18回秋季学

術大会シンポジウム「ディジタルラジオグラフィの画

像評価－方法と問題点，アナログ系との比較－」〔内容

は，日放技学誌，47（6），832-876，（1991）に掲載〕

が，10年前にあるのみである．

　その後，各施設におけるディジタル撮像機器の導入

が大きく進み，また，フラットパネル検出器のような

新しい装置が出現している昨今でもある．このような

背景のなかで，最新の画像評価法の話題提供やその内

容の議論が望まれており，今回のようなシンポジウム

が，小寺大会長からの要望もあり，開催された．

　本シンポジウムでは，いま一度，ディジタル系の画

像評価法の基礎を確認するとともに，CRやDRはもち

ろん，フラットパネル検出器の新しい話題にも触れ

（DQEの測定法なども議論），また，CTとMRも包含

し，さらにディスプレイ系としてのCRTの内容も含ん

で，新しい本格的なディジタル時代に即した画像評価

法の基礎と応用について，各分野のエキスパートにご

講演いただいた．

　当日，会場は超満員で，なかに入れない会員も多

く，皆様の興味がいかに大きいものかがよく分かっ

た．そこで，これらの方々や大会に参加できなかった

方々のために，また，参考文献として今後皆様に活用

いただけるように，当日の講演内容に基づいて，講演

者の先生方に原稿を起こしていただいた．なお，平田

氏はご家庭の事情で当日講演いただくことができなか

ったが，無理にお願いして，今回，原稿をいただいた

次第である（また，山口氏には，急な講演のお願いを

快く引き受けていただいた）．

　本内容が，ディジタル系画像評価のこれからの「バ

イブル」として，皆様に活用されることを期待してい

る．
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はじめに

　放射線画像診断の世界において「画像評価」という言

葉を用いる場合，そこには「画質評価」という意味が含

まれる場合が多い．新しいモダリティや画像処理が開

発された場合，一般的にはその診断における有用性を

評価する第一段階として，特性曲線やMTF，ウィナー

スペクトル（WS），さらにはNEQ，DQEといった物理

的な性能の測定が行われる．しかし，最終的には，医

師の診断的決定を含んだ「画像の見やすさ」や「診断の

しやすさ」といった判断基準でシステムの優劣が決定

されることが珍しくない．そのため，物理的な性能

と，人が受ける主観的な性能との関係を明らかにする

研究が過去に行われてきた1）．

　近年，医師または放射線技師を観察者として画像の評

価を行うROC解析が，ディジタル画像の幅広い分野で活

用されている．同じ画像評価という表現であっても，

MTFや特性曲線が“画質”を評価しているのに対して，

ROC解析は“診断能（診断の正確さ）”を評価する2，3）．こ

のように，“画像評価”という言葉にはさまざまな側面

があり，必要に応じて的確な評価を行うことが必要で

ある．

　1991年にFrybackとThormburyによって提唱された

Six Levels of the Efficacy of Diagnostic Imaging（診断

画像の効果を評価するための六つの階層）のモデル2）

は，このようにさまざまな視点から放射線画像を評価

する場合に有用な指標となり得る．本章では，画像評

価の考え方を再考察することを目的として，最初に診

断画像の効果を評価するための 6 階層のモデルについ

て解説する．さらに，6 階層のモデルにおけるROC解

析の役割について述べ，効果的なROC解析を行うため

の方法論について解説する．

1．診断画像の効果を評価するための 6 階層のモデ

ル2）

　FrybackとThormburyの提唱する考え方は，診療行

為を六つの階層に区別し，それぞれの階層における効

果から，総合的に診断画像，および，それに付随する

診療行為全体を評価しようというものである．六つの

階層において，評価に共通する概念は「患者の真の利

益とは何か？」であり，評価目的（評価対象）に応じて

分類されている．そして，評価を行う場合の難易度，

および対象となる範囲の広さで，階層の上下関係が決

定されている（Table）．

　6 階層のモデルは；

レベル 1：technical efficacy

レベル 2：diagnostic accuracy

レベル 3：diagnostic-thinking efficacy

レベル 4：therapeutic efficacy

レベル 5：patient-outcome efficacy

レベル 6：societal efficacy

で，表現されており，それぞれのレベルにおける画像

評価の目的と，そのレベルでの視点から考えた患者の

利益は，以下のように表すことができる．

1-1　技術的な効果（technical efficacy）

　この効果は，撮影装置，画像処理装置，または画像

形成システムといった種々の装置の性能，またはそれ

らの物理的精度を評価の対象とし，物理的な（技術的

な）性能がどれだけ優れているか，を評価の目的とし

ている．このレベルでの評価は，MTF，ウィナースペ

クトル，特性曲線，NEQ，DQEといった物理的評価

法によって行われ，評価結果は装置またはシステムに

固有である．このレベルにおける評価結果によって患

者が受ける利益は「最適な物理的性能を持つシステム

で撮影してもらうこと」であり，画質の優劣だけでな

く，同一性能下での被曝線量の少なさや検査に必要な

費用の低さ，といった具体的な数値でも表現される．

1-2　診断の正確さ（diagnostic accuracy）

　「診断の正確さ」とは，物理的な評価結果と患者の疾

患に関する真の情報との両者の一致性が診療に与える

効果で，どれだけの病変を正確に見つけることができ

るか，を評価の目的とする．このレベルでは，観察者

（医師）の主観的な意思および知識が評価に介在してく

るので，同じ画像システムを評価した場合であっても

レベル 1 の評価結果と同じ評価傾向とならない場合が

生じる．このレベルでの患者の利益は「正しく病変を

見つけることができる最適な画像（システム）で検査を

受けること」で表現できる．現在のところ，このレベ

ルの評価にはROC解析が最も適当と考えられている．

1-3　診断効果（diagnostic-thinking efficacy）

　医師が診断・治療を行った場合に，その行為の正当

性が診療に与える効果で，評価の目的は治療（または

経過観察）の直前の段階における診療の正当性を求め

ることにある．レベル 2 の「診断の正確さ」との違い
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は，このレベルのほうが多分に医師の能力を加味して

いる点である．つまり，いくらレベル 2 までの段階で

優れたシステムであるという評価結果が得られていて

も，そのデータを読み取る能力が医師になければ，患

者はその恩恵を受けることができない．そのため，こ

のレベルでは，医師の判断が下された後の結果を評価

している．ここでは，「最適な画像（検査）で，最適な

医師に診察してもらうこと」ということが患者が受け

る利益となる．一般的に，この効果を定量的に評価す

ることは困難で，評価法も適当なものが考えられてい

ない．しかしながら，レベルの 1，2 と 4 以下を関連

づけるためには，不可欠な効果であり，今後の評価法

の開発が望まれる．

1-4　治療効果（therapeutic efficacy）

　この効果は，疾患に対して行われた治療行為におけ

る，画像診断の有効性で示される．ここでは，その治

療によって，どれだけ治癒する割合が向上したか，ま

たは，どれだけ悪性腫瘍の再発が防げたか，といった

具体的な内容が評価の目的となる．このレベルの評価

は，画像診断と治療との関連性を証明することが困難

ではあるが，5 年生存率や治癒率など，客観的な数字

で表現される．したがって，このレベルの評価が対象

とする患者が受ける利益は，単純に「最適な治療を受

けること」である．このレベル以降では，画像評価に

おける対象を，画質というよりはモダリティ別（例え

ばCTとMRIではどちらが有利か？）といった大きな概

念でとらえることが必要である．

1-5　患者にとっての効果（patient-outcome efficacy）

　レベル４までで評価されてきた画像診断に関連する

治療行為によって，患者の状態に変化があった，もし

くはなかった場合に，それらの手段が，患者もしくは

その人生にとって有効であったかどうか，を示す効果

で，quality of life（QOL）と同じ意味を持つ．評価の目

的は，患者の精神的，経済的，および肉体的な負担を

対象とした，患者の治療後（経過観察後）の生活の質で

ある．つまり，病気になる前と同じ状態の生活に，ど

れだけ戻ることができたかということである．このレ

ベルで対象となる患者の利益は「普通に暮らすこと」で

ある．

1-6　社会的効果（societal efficacy）

　患者に対して行われた一連の医療行為が，社会的に

どういった影響をもたらしたかによって示される効果

で，評価の目的は，世の中にとって役に立ったかどう

か，ということである．このレベルになると社会保険

や福祉対策など政治的色合いが強くなり，実際，政策

を決定する段階で同様な評価が統計的に行われてい

る．このレベルで対象となる患者の利益は「最適な診

療を受けるためのより良い社会の実現」である．レベ

ル 5 やレベル 6 では，画像との関連性を見つけるこ

とは困難であるが，5～20年といった長い期間の評価

を実施することにより，画像との関連性が明らかにな

る．例えば，アナログからディジタルに画像が変わろ

うとしている現代においては，すべてがディジタルに

移行した際に，アナログであった時代と比較して，撮

影に要するコストやデータ保管，さらには通信や遠隔

医療によるメリットなどを総合的に判断して，ディジ

タル化が世の中に与えた功績について評価をすること

が可能になる．

　以上に示したように，放射線画像を用いて臨床診断

が行われるとき，その正当性を評価するには実にさま

ざまなことを考慮する必要がある．

　最近，認可された乳がん検診における乳房撮影を例

として挙げると，

1）撮影に使用されるシステムの物理的な性能はレベ

ル 1 で判定できる．ここで，微小石灰化を検出す

Table　診断画像の効果を評価するための六つの階層のモデル．それぞれの評価の目的と方法．

 レベル数 各レベルの効果 各レベルの評価の目的（対象） 評価法

１

２

３

４

５

６

技術的な効果

診断の正確さ

診断の効果

治療の効果

患者にとっての効果

社会的な効果

MTF，WS，特性曲線，NEQ（u），DQE（u）など

ROC解析，感度，特異度など

現在のところ特になし．

５年生存率，治癒率など

QALY（Quality-Adjusted Life Year）

国勢的な統計調査など

画質（コントラスト，解像力，粒状性
など），感度，機械的精度など
医師の主観的な判断を指標とした診断
能の高さ
技術的な効果や診断の正確さを加味し
たうえでの医師の診断結果
治療が行われた（行われなかった）
結果から発生した事由
精神的・経済的・肉体的な意味での患者
さんの治療後の生活の質
長い期間で考えた場合の，世の中にとっ
ての利益　
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るための解像力や乳腺組織の構造を表現できるた

めのコントラスト特性と患者の被曝線量を考慮す

ることで，画質の許容範囲が決定される．

2）実際の診断能の評価や，物理的な特性で優劣がつ

けられないシステム間の比較はROC解析によっ

てレベル 2 の効果を判定する．

3）レベル 2 までで，システムの用意ができていて

も，実際の検診導入によって撮影する技師や読

影医師に不足が生じると，診断の効率が低下す

る．そのため，それらの効果をレベル 3 では評価

する必要がある．

4）検診の導入によって早期発見の確率が高くなれ

ば，レベル 4 で判定できる乳がん患者の 5 年生

存率の割合も向上することが予想される．

5）早期発見の増加によって，手術と放射線療法併用

の温存療法の増加が予想され，レベル 5 のQOL

が向上することになる．

6）そして，最終的に乳がん検診を導入したことによ

って，早期発見が増加し，その結果として，乳が

ん患者のトータルでの治療費（健康保険からの支

出）が減少すれば，乳房撮影に対する政府からの

補助を差し引いても，社会的には利潤が得られた

という判定が，レベル 6 では得られる．

2．ディジタル画像評価におけるROC解析の役割

　今日，ディジタル画像評価にROC解析が多用される

ようになった理由の一つには，前項までで示したレベ

ル 2 の判定がROC解析でしかできない，という点が挙

げられる．つまり，いくらシステムの物理的なデータ

が優れた結果を示していても，最終的に医師の判断に

おいて，診断能の向上が認められなければ，そのシス

テムは良いシステムとは判定されない．しかしなが

ら，物理的評価が意味がないかというと，決してそう

ではなく，物理的評価の裏づけがあって，初めてROC

解析の結果が意味を持つ．すなわち，ROC解析は物理

的特性と診断能を結びつける重要な橋渡しの手段であ

る，と考えられる．

　ROC解析は，簡単に言えば信号（病変）を含む試料群

と含まない試料群のそれぞれに対する観察者の反応の

正規分布から，誤診率を変化させた場合の正診率を求

める評価法である．そのため画像がアナログであるか

ディジタルであるか，によって影響を受けることは少

なく，また，異なるモダリティ間の比較評価にも適応

できる4～6）．

　ディジタル画像の領域におけるROC解析として，1）

CTとMRIの診断能の比較7），2）増感紙－フィルムシス

テムと平面検出器（flat panel detector: FPD）の診断能

の比較8），3）wetとdryシステムのレーザプリンタおよ

び自動現像機の比較，4）MRIにおける2D画像と3D画

像の診断能の比較9），といったテーマが最近では取り

上げられている．このように，さまざまな画像評価に

対してフレキシビリティの高いのがROC解析の特徴で

もあるので，装置の高性能化により複雑化が進む放射

線診断領域においては，さらにROC解析の適用が進む

と考えられる．

3．ROC解析の問題点

　前述のように，ディジタル画像を評価する場合に，

ROC解析が有用であることには間違いがないが，実験

の目的に適応した信号が選択されなかったり，最適な

実験方法の採用を怠った場合には，ROC解析によって

間違った評価結果が導き出される可能性がある．

　特に，最近のROC解析では，1）適当な試料の確保・

作成，2）適当な観察者の確保，3）連続確信度法の利

用，４）統計的検定法の選択，といった項目に関し

て，問題点が挙げられる10，11）．

　臨床画像を試料としてROC解析を行う場合には，使

用する画像データベース（試料）の難易度によって，

ROC曲線は自在に変化するという事実に，十分に留意

することが必要である．日本放射線技術学会が1997年

に配布を開始した標準ディジタル画像データベースを

用いたROC解析の結果では12），5 段階に分類されたデ

ータベースの難易度とROC曲線の関係が明らかに示さ

れている．

　ROC実験終了後に統計処理を行う場合に，1 人だけ

（または数名）が他の観察者と傾向の違う結果を出して

いる場合に，その観察者のデータをどのように取り扱

うかという問題が生じる．しかしながら，他の人と違

う結果だから，という理由で排除することはできない

し，してはいけない．観察者の主観的な尺度を用いる

評価法であるから，観察者間のデータにバラツキが生

じるのは当然であり，そのバラツキを予測して，十分

な数の観察者を確保し，最適なトレーニングを行うこ

とが望ましい．

　1990年初めにMetzらによって提唱された連続確信

度法13，14）は新しいカーブフィッティング理論のROC

解析ではなく，観察者のスコアをカテゴリ分類するた

めの手段のひとつである．しかし，依然として従来法

の 5 段階評価を用いたROC実験を行う施設は多く，同

程度の手間の実験であるのに，わざわざ情報量の少な

い実験手段のほうを選んでいるという事実に気がつい

ていない．Fig. 1に，negative像とpositive像それぞれ

10枚の試料に対する観察者のスコアを，その大きさに

応じて数直線の上下に並べて配置したものを示す11）．

ROC曲線の縦軸と横軸は，それぞれ最大値が1.0なの

で，試料10枚+10枚で算出したROC曲線では，試料 1
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枚の持つ意味は，縦軸および横軸に対して0.1（=1.0/
10）となる．Fig.1の数直線に示した20個のスコアを，

右端から順に読み取り，（0.0，0.0）から順に，positive

像のスコアの場合にはTPF（縦軸方向）に0.1，negative

像の場合にはFPF（横軸方向）に0.1加算し，最後には

（1.0，1.0）に収束するまでプロットすれば，ROC曲線

を描くことができる．Fig. 2の×印はそのプロットし

た点を示す．また，Fig. 1に示したデータを用いて，

ROC解析のカーブフィッティングソフトである

ROCKIT（日本放射線技術学会のホームページ（http://

www.jsrt.or.jp/）内の画像分科会Metz’s ROC Software

Users Groupからダウンロードが可能）を用いて算出し

たROC曲線をFig.2に実線で示す．また，Fig. 1で示し

たデータを 5 カテゴリの評定確信度法で得られたデー

タと仮定して計算したプロット点を，Fig. 2上で○で

示す．図から明らかなように，5 段階評定法でも連続

確信度法でも同じデータが得られるが，連続確信度法

のほうが情報量が多いということが理解できる．

　ROC曲線間の統計的有意差検定は，各観察者の

ROC曲線下の面積（AZ）を用いて，両側t検定または

Jackknife法15,16）を用いて行うことが可能である．

　両側 t 検定とJackknife法とでは，根本的に統計的検

定における帰無仮説が異なる．同じ観察者間のAZに対

して行われるt検定は，観察者間の変動だけを考慮し

ていて，実験に用いた試料間の変動（母集団の分散）を

考慮していない．したがって，この t 検定で仮に統計

的な有意差が生じたとしても，それはあくまで実験に

使用した試料群についてだけ有効なデータであって，

その実験結果を，一般論としてすぐに適応することは

できない．一方，Jackknife法では観察者間の変動だけ

でなく，試料間の変動も考慮し，その母集団の分散を

統計的検定の要因のなかに加味しているので，Jack-

knife法で統計的に有意差がありと判定されれば，その

結果は，一般論として他の施設においても通用すると

みなすことができる．

　このように，ROC曲線間の統計的検定にはJackknife

法を適用するのが望ましいのは明らかであるが，Jack-

knife法には，同一観察者群であること，連続確信度法

で行われた実験であること，といった制約がある．い

ずれにしても，統計的処理はROC解析にとって不可欠

なものであるので，何らかの方法で統計的な考察を行

う必要があるのはいうまでもない．

おわりに

　診断画像の効果を評価するための六つの階層のモデ

ルの話から，その中におけるROC解析の役割，さらに

はROC解析を行う場合の現状での問題点について解説

した．

　結びの言葉の代わりに，ここでは，効率的に，かつ

信頼性の高いROC解析を行っていただくための提言を

行う．それは「中規模研究グループによるROC解析の

ススメ」である．これはつまり，ROC解析を行う場合

に，一つの施設だけではなく，複数施設で，それぞれ

の施設から集まった研究者 5～8 名程度で実験グルー

プを作成し，グループ単位でROC解析の研究を行うと

いうことである．このような中規模研究グループに

は，1）適当な症例が集まりやすい，2）適当な観察者を

確保しやすい，3）各施設では実験を行う回数が少な

い，4）試料と観察者だけを共有し，実験目的の違った

ROC解析を行うことが可能，5）仕事数は減り，議論数

が増える，といういくつもの利点がある．ROC解析

は，とかく苦労の多い評価法で，実際に行う人も少な

いが，やってみればやってみるほど，奥の深い楽しい

研究であると私は思う．

　最後になるが，本章で述べてきたように，世の中全

Fig. 1 数直線上に配置した連続確信度法によって得られ
た，20枚（positive像10枚，negative像10枚）の試
料に対する観察者のスコア．

Fig. 2 Fig. 1で示したスコアからROCKITを用いて算出した
ROC曲線（実線）と，連続確信度法の評定実験のスコア
から直接プロットした点（×）と 5 カテゴリの評定実験
のスコアからプロットした点（○）．
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はじめに

　おもなディジタルラジオグラフィ（dig i t a l

radiography: DR）には，ディジタル透視撮像装置

〔digital fluorography: DF，digital subtraction angiog-

raphy（DSA）1）も含む〕やコンピューテッド・ラジオグ

ラフィ（computed radiography: CR）2）がある．CRは最

も成功したDRの一つで，最近では複数のメーカから

発売されるようになり世界中で広く使用されている．

このほか，flat panel detector（FPD）も開発され急速に

普及しつつある3，4）．

　このような状況下において，その画像評価は開発に

携わっている研究者だけではなく，ディジタルX線画

像の基本特性を理解したうえで適切に取り扱う必要が

あるユーザにとっても重要な意味を持つ．DRの画像

評価には画質特性の物理的評価と，ROC解析に代表さ

れるような視覚による病変の検出能の評価が含まれ

る．ROC解析やDQEについては別の項で詳細に述べ

られているので，ここでは，DRシステムの画質評価

（入出力特性，解像特性，ノイズ特性）の基本的な考え

方と注意すべき点を中心に述べる．

　Fig. 1に，ディジタルX線画像システム（以下，DRシ

ステム）の基本的な構成の概略を示す．増感紙－フィ

ルム系では，X線像の検出から記録保管までをフィル

ムで行っていた．しかし，DRはX線の検出，表示，

記録保管をそれぞれ異なる構成要素（以下，コンポー

ネント）が受け持っており，システムの構成が増感紙

－フィルム系より複雑である．このようなDRシステ

ムの画質を評価するときには，どのコンポーネントを
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体のことに対して大きな視野を持って画像の評価を考
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識することで，よりスケールの大きな考察が研究のな

かで生まれてくるのではないかと期待している．
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評価するのかによって，測定方法や測定する量が異な

る．したがって，増感紙－フィルム系のような統一し

た画質評価法は確立しにくいが，基本となる考え方は

増感紙－フィルム系で経験してきた手法を工夫して応

用している．

1．入出力特性

　システムへの入力の対数と，出力の対数をとって表

した入出力の変換特性を“入出力特性”あるいは“階調

特性”と呼んでいる．入出力特性からは，システムの

コントラストの特性やダイナミックレンジなどの重要

な情報が得られるため，X線画像の画質特性のなかで

も最も基本的な特性である．

　Tableに，DRシステムの 1 例としてCRシステムに

存在するいくつかの入出力特性を示す．このなかで，

横軸に相対X線量の対数をとり縦軸にディジタル値

（またはピクセル値）をとってプロットした“ディジタ

ル特性曲線5）”は，DRシステム固有の入出力特性を評

価するもので，これにはシステムの構成によって変化

する表示系の特性を含んでいない．“ディジタル特性

曲線”は，後述する“プリサンプリングMTF

（presampling MTF）”を測定するときに系の線形化の手

段として用いたり，“ディジタルウィナースペクトル”

を測定する際に相対X線量への変換に用いたりするた

Fig. 1 ディジタルX線画像システムの基本構成概略図．

Fig. 2 CRシステムのディジタル特性曲線の 1 例6）．
〔距離法とタイムスケール法の比較，L値（X線収録幅
=3.3），E値（システム感度=200）〕 Fig. 3 ディジタル特性曲線の 1 例（セレンによるDRシステ

ム）7）．

Table　ディジタルＸ線画像システムに存在する各種入出力特性の例．

ディジタル特性曲線

キャリブレーションカーブ

ディスプレイ部の入出力特性

オーバオール特性曲線

相対X線量

ディジタル値

レーザ光量

電圧*

相対Ｘ線量

ディジタル値

写真濃度または輝度*

写真濃度**

輝度*

写真濃度**または輝度*

入出力特性の名称

*：画像表示部にCRTモニタを用いた場合

**：レーザイメージャを用いた場合

入力量 出力量
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め，DRシステムの画質の評価においては特に基本的

で重要な特性である．

　ディジタル特性曲線の 1 例として，CRシステムで

測定した結果6）をFig. 2に，セレンを用いたDRシステ

ムで測定された結果7）をFig. 3に示す．ディジタル特性

曲線からは，X線収録幅の広さの程度以外に，その形

状や傾きからシステムの階調特性が読みとれる．ま

た，X線収録幅を決定する撮像パラメータを変化させ

たり，感度のパラメータを変化させてディジタル特性

曲線を測定すれば，階調特性がどのように変化するの

かを理解することもできる8）．

　ディジタル特性曲線の測定は，増感紙－フィルム系

で行われてきた距離法をそのまま利用できる．このほ

かにも，DRシステムではX線検出器としてX線フィル

ムを使用していないため，相反則不軌が起こらない．

したがって，タイムスケール法による測定も精度よく

行えることが分かっている6，9）．さらに，I.I.−TVシス
テムではアルミ階段を用いる方法10）やNDフィルタを

用いる方法11）も行われている．

2．解像特性

　DRシステムの解像特性の評価は，増感紙－フィル

ム系と同様にレスポンス関数，すなわち，modulation

transfer function（MTF）による評価が行われている．し

かし，DRでは以下に示すような問題点を十分に理解

して解析を行わなければならない．

　システムの解像特性を評価する手段としてレスポン

ス関数を適応するには次の二つの前提条件を満たす必

要がある．

1）系が線形であること（linearity）

2）位置不変性が成り立つこと（shift invariance）

　増感紙－フィルム系では，特性曲線を用いて線形化

を行い，さらに，位置不変性は成り立つと考えて

（isoplanatism patches） 適応されてきた12）．一方，DRシ

ステムにおける線形性は，増感紙－フィルム系と同じ

ように入出力特性の曲線（プリサンプリングMTFの測

定ではディジタル特性曲線）を用いて線形なX線量の領

域に変換すればよい．しかし，DRシステムは離散的に

データを取り込んでおり，信号とサンプリングアパー

チャとの位置関係によって信号成分が変化するので位

置不変性は成立しない．このことを厳密に考えれば，

DRシステムの解像特性はMTFで評価することが困難

であることを意味する．しかし，実際にはこの問題を

熟知したうえで，注意深く解析が行われている．この

ほかにも，DRシステムでは粗いサンプリング間隔が原

因で発生するエリアシングエラー（aliasing error）を含ん

でいないMTFを測定する手法が必要となる．

　Fig. 4にDRシステムに存在するいろいろなコンポーネ

ントのMTFを示す．これらのなかでどれか一つでも解像

特性が劣っていると，システム全体の解像特性に影響す

ることは明らかである．したがって，DRシステムの解

像特性の把握とその改善のためには，システム全体の解

像特性だけを評価するのではなく，各コンポーネントに

対して解像特性を調べることが大切である．

　シカゴ大学のグループは，1980年代にDRの基本的

な画質特性に関して系統的な基礎研究を行い13～29），

GigerとDoi15）は解像特性に関してディジタル系に固有

な“プリサンプリングMTF”と呼ばれる手法を示した．

その後，FujitaらはプリサンプリングMTFを測定する

実用的な手法を開発している20，30）．プリサンプリング

MTFは，DRシステムのX線検出器のボケとサンプリ

ングアパーチャのボケを含んだMTFと定義され，エリ

アシングエラーを含んでいないことから，増感紙－フ

ィルム系や他のDRシステムとも比較が可能であり，

最も信頼性の高いDRの解像特性の評価法であること

が分かっている．

　一方，“ディジタルMTF”はAD変換後のディジタル値

から直接計算されるMTFと定義される．多くのDRシス

テムではサンプリング間隔が0.1mm前後と十分に小さい

とはいえない（アンダーサンプリング）ので，ディジタル

MTFにはエリアシングエラーを含んでいる．さらに，

信号とサンプリングアパーチャとの位置関係により値

Fig. 4 ディジタルX線画像システムに存在するいろいろな構成要素のMTF．
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Fig. 6 増感紙－フィルム系（TMS/RA+LX250）と間接交換型
のFPDシステムで測定されたプリサンプリングMTFの
比較31）．

Fig. 7 合成LSF法6，30）によるプリサンプリングMTFの測定法
の概略．

が変化するため，正しい解像特性を示さない8，20）．“オ

ーバオールMTF”も，ディジタルMTFでみられたエリ

アシングエラーの影響が完全になくなったわけではな

いので正しい解像特性を示さない．したがってこれら

を“MTF”として取り扱うことはできない．

　Fig. 5と6に，CRシステムとFPDシステムで測定さ

れたプリサンプリングMTFの測定例をそれぞれ示す．

これらの測定結果では，増感紙－フィルム系との比較

が行われている．

　プリサンプリングMTFの測定にはいくつかの方法が

提案されているが， ここでは，Fujitaら6，30）が開発し

た合成LSF法の概略を述べる．この方法は“粗い”サン

プリング間隔で得たline spread function（LSF）から，

実効的に細かなサンプリング間隔のLSFを合成し，エ

リアシングエラーを含まないプリサンプリングを測定

する方法である．

　測定は，まず，増感紙－フィルム系のMTFの測定に用

いた金属スリットを走査線の走査方向に直交する方向

（または平行な方向）に対してわずかに角度をつけて（～3

度）配置し撮影する．Fig. 7の上側には，金属スリットを

走査方向に対して直交する方向に配置して得た“粗い”サ

ンプリング間隔のLSFの概略図を示す．このような配置

では走査線方向のMTFが測定できるが，金属スリットを

走査方向に対して平行な方向に配置したときには，走査

線に直交する方向のMTFが測定できる．

　この例では，A～Eの五つの異なるアライメントでの

LSFが得られており，各LSFはサンプリング間隔が�X

の 5 個のディジタル値から構成されている．この例で

は，1/2シフテッドアライメントから1/2シフテッドア

ライメントの間に 4 ピクセルあるので，異なったアラ

イメントで得たLSFデータをA～Eの順に�x/4のサンプ

リング間隔で並べ替えて合成すれば，図の下側に示す

ように実効的なサンプリング間隔が小さくなったLSF

（“合成LSF”）が得られる．このようにサンプリング間

隔が小さくなったLSFをフーリエ変換してMTFを求め

れば，エリアシングエラーは含まれない．ここでは，

スリットに対してほぼ直交する方向（図では横方向）の

複数のLSFから1本のLSFを合成する方法を説明した

が，スリットに対してほぼ平行な方向（縦方向）の 1 本

のデータ分布からも合成LSFを求めることが可能であ

る．しかし，長い金属スリットが必要なことと撮像面

の幾何学的な歪みや不均一性が問題となる場合には，

不正確な測定となるので注意しなければならない30）．

3．ノイズ特性

　画像のノイズ，すなわち，粒状性は微小で低コント

ラストな病変の検出能に大きく影響するため，増感紙

Fig. 5 乳房撮影用増感紙－フィルム系（Hi-mammo）のMTF
と，高解像型イメージングプレート（HR）のプリサン
プリングMTFおよび拡大撮影によるプリサンプリング
MTF（2.5倍拡大）の比較6）．
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けるエリアシングの影響はほとんど無視できるくらい

に小さくなる．このような場合には，オーバオール

WSによる評価も有効であり，画像処理の効果やディ

スプレイ部の影響を含んだシステム全体のノイズ特性

を調べることができる33）．このほか，画像表示部だけ

のノイズ特性を調べることも行われている34）．

　また，DRの二次元WSは，等方的ではなくウィナー

スペクトルの形状や大きさが方向によって変化する場

合が多く，直交する二つの方向についてWSを測定し

て評価している．

　ディジタルWSの測定で特に注意すべき点は，ディ

ジタル値で計算したWSを相対X線強度に変換したWS

に変換することである．その理由は，ディジタル値自

体がDRシステムごとに任意に設定できるため，ディ

ジタル値で求めたWSでは異なるシステムのノイズ特

性の比較ができないからである．そこで，この問題を

解決するためには，次式を用いてディジタル値で計算

されたWS�Pを，相対X線量で計算した　　　  に変換

すればよい（変換したWSは，相対X線強度の平均値

（　）に対する変動成分（�E）であることに注意）5）．

ここで，Gはディジタル特性曲線の傾き（グラジェン

ト） を表し，kはコントラストを低下させるグレアの含

有率〔IIではベーリンググレア（veiling glare）という〕で

ある．

　以上，ディジタルX線画像システムの基本的な画質

特性について，その考え方といくつかの注意すべき点

を中心に述べた．今後，ますます普及すると予想され

るディジタルX線画像システムの画質特性の評価を適

切に行うには，ここで示したような注意点を十分に理

解したうえで慎重に解析し，評価することが重要であ

る．また，ここで示した三つの基本的な画質特性（入

出力特性，解像特性，ノイズ特性）を正確でしかも再

現性良く測定することは，DQEを求めるときにも重要

なことであることを認識する必要がある．

－フィルム系と同様にDRシステムの画質特性の重要

な因子のひとつである．ノイズ特性の評価は，増感紙

－フィルム系でも用いられてきたRMS粒状度による

簡便な方法のほかに，空間周波数領域で詳しくノイズ

を分析するウィナースペクトル(Wiener spectrum：以

下，WS）を用いた手法が役立つ．

　Fig. 8にCRシステムのノイズのおもな要因を示す32）．

DRシステムの構成は増感紙－フィルム系と比べて複雑

であり，X線量子ノイズ（モトル）のほかにも，X線検出

器の構造ノイズ（この例ではイメージングプレートの構

造ノイズ），輝尽発光の光量子ノイズ，電気系のノイ

ズ，量子化ノイズなど多くの因子がある．これらのな

かで，X線検出器自体の構造ノイズ，電気系ノイズ，

量子化ノイズは，撮影線量に依存せず一定の値を示す

ため固定ノイズと呼ばれている．さらに，システム全

体のノイズ特性には画像表示部のノイズも付加され

る．DRシステムは，被曝線量軽減の観点から撮影線量

をコントロールして使用するため，X線量子ノイズ（モ

トル）が支配的であることは増感紙－フィルム系と変わ

らない．一方，高い線量域では，X線検出器の構造ノ

イズが支配的であり，この領域では撮影線量を増加さ

せてもノイズ特性は改善されないので注意が必要であ

る8）．このほかにも，画像処理によってノイズ特性が改

善したり，逆にノイズが増加することもある．

　Gigerら16）は，DRシステムのノイズ特性について基

本的な解析を行っている．DRのノイズ特性を調べる

ときにも，エリアシングエラーを含まないプリサンプ

リングWSが定義できる．しかし，解像特性とは異な

り，ディジタル値から直接計算したWSによる評価が

役立つと考えられている．つまり，エリアシングの効

果が小さいときには，プリサンプリングWSとディジ

タルWSはほぼ等しいので（実際，アナログ成分のWS

にサンプリングアパーチャのOTFの 2 乗が掛かるた

め，両者はほぼ等しいと考えられる），ディジタルWS

によるノイズ解析が行われている．さらに，オーバオ

ールWSには，画像処理のOTFの 2 乗と画像表示部の

OTFの 2 乗が掛かってくるので高い空間周波数域にお

Fig. 8 CRシステムのノイズのおもな要因（文献32）より引用，修正）．
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はじめに

　最近フラットパネルディテクタ（平面検出器）が大い

に注目を集めており，これから導入期を経て普及期に

入ろうとしている．平面検出器自体については既に多

くの資料が存在しているので，詳しい原理的な説明は

省略するが，概略を説明するとFig. 1のようになる．

Fig. 1では，現在知られている平面検出器の 2 方式の

うち，直接変換型の例を示している．図から明らかな

ように，平面検出器はその構造上，各画素が完全に他

と分離されているので，X線情報が検出器上で電荷信

号に変換された時点でサンプリングが終了している．

この時点で生成されるアナログ信号はきわめて微弱で

あり，伝送による劣化に耐えられないので，なるべく

早くディジタル化することが必要である．そこで通常

は，この後すぐにA/D変換がなされ，検出器からはデ

ィジタル信号として出力される．すなわち平面検出器

は，本質的にサンプリング/ディジタル化に適した検

出器であり，また，ディジタル化されて初めてその本

来の性能を発揮できる検出器である．

　したがって平面検出器は，ディジタル画像信号を生

成するX線検出器の 1 種である，といえる．そこで，

画像評価としては，ディジタル画像評価に通常用いら

れる項目と手法を用いることが必要となる．すなわち

基本的な評価項目は，① 入出力特性，② 解像特性，

③ ノイズ特性である．これらの測定方法は，他のディ

ジタル検出器のそれと全く同じであるので，ここではこ

れ以上説明しない．測定例は多数報告されている1～4）．

1．画像評価指標としてのDQE

　さて平面検出器の画像評価においては，上記 3 項目

のほかにDQE（detective quantum efficiency）を評価す

ることが重要視されるようになってきた．DQE自体は

新しい概念ではなく，古くからアナログ/ディジタル

を問わず適用されてきた．平面検出器以外への適用例

も数多く報告されている．

　DQEのよく知られた定義は次式で与えられる．

　　　　　　　　　　　　　…………………（1）

　この式が意味するのは，入力のS/Nをいかに忠実に

出力に伝達するかを表す指標がDQEであることであ

る．言い換えれば，DQEはS/Nの伝達関数である．

　近年とみにDQEが重要視されるようになってきた背

景には，特にディジタル画像においては，階調処理に

よって信号のコントラストを高く表示することが，普

通に行われるようになってきたことが挙げられる．こ

のときに重要なのは，信号自体の大きさ（解像特性）で

はなく，信号とノイズの比として定義されるDQEであ

る，という考え方である．また，画像の線形フィルタ

処理によって変化しないこともDQEの大きな特長であ

る．この点は，線形フィルタ処理で簡単に変化させら

れる解像特性（MTF）やノイズ特性（ウィナースペクト

ル）と大きく異なる．ディジタル画像には簡単にフィ

ルタがかけられるので，フィルタ処理に対して不変な

指標が重要視されるようになってきたわけである．

　さて，X線検出器のようなエネルギー積分型の検出

器においては，DQEは，直接測定できる項目を使っ

て，次式のように表されることが多い．

　　　　　　　　　　　　　　………………（2）

　ここで，kは検出器出力（単位は［counts］），MTF（f）

はプリサンプリングMTF，qは単位面積当たりの入射

X線フォトン数，WS（f）はノイズウィナースペクトル

を表す．ここでのWSは，入射X線量に対して規格化

されていないので，入射X線量が増大するとWSも上

昇することに注意する必要がある．すなわち，ここで

はピクセル値で表現したWSを使用している（単位は

［counts2 ・mm2］）．WSについては別の定義も存在す

るが，次に述べるIEC（International  Electr ical

Committee）の議論ではこちらの定義が使われるので，

本稿ではこれを使うことにする．

　式（2）のなかのqは，本来（S/N）in
2と書くべきだが，

簡単化のために単にqと書かれることが多い．確かに

入射X線が単色線の場合には，両者は完全に一致す

る．なぜなら，ポアソン分布に従う入射X線のS/N

は，そのフォトン数の√に等しいからである．ところ

が，通常のX線検出器に入射するX線は単色ではな

く，連続X線である．この場合には，両者は一般には

一致しない．

　連続X線の場合のS/Nは，以下の手順で求められる．

　（E, E+�E）のエネルギー範囲の入射フォトン数を

　Φ（E）�Eとすると，信号量はE・Φ（E）�Eであり，ノ

　イズ量はE・　　　　となる．

　今，任意のエネルギー範囲に分布する連続X線を考

える．信号量は，各微小エネルギー範囲の信号量の単

西木雅行
（株）東芝医用システム社
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純和であるから，

　ノイズ量は，各微小エネルギー範囲にX線が入射す

る事象はお互いに独立事象とみなせるので，各微小エ

ネルギー範囲のノイズ量の 2 乗和の√で与えられる．

したがって，

�Eを十分小さくすると，

　Fig. 2に，（S/N）2が入射X線フォトン数と一致しない

例を示す．

　したがって，連続X線が入射するエネルギー積分型

の検出器についてのDQEは，次の形が最も適切である

と考えられる．

　　　　　　　　　　　　　　　　　……………（3）

　この式は，現在IECで標準化が進められているDQE

測定方法標準化の考え方に沿った形で示してある．

　ところで，（S/N）in
2を精度よく測ることは，一般に

は難しい．そこで，この量は最初に計算で求めてテー

ブル化して標準規定に盛り込んでおき，DQE測定時に

はこの計算値を使おうという考えで標準化が進められ

ている．一定線質の下で，入射線量を正確に測るだけ

で（S/N）in
2が求められるようにしておくわけである．

ここで言う線質とは，IEC 61267で定義されている

RQA（Radiation Quality No. ）を指す．まだpreliminary

ではあるが，そのようなテーブルの例をTableに示し

ておく．

　ただし，IECでの標準化が完成して規格化されるま

でには，まだ1～2年かかるとみられるので，ここで紹

介したのは現在議論中の内容であることに留意願いた

い．

2．DQEの限界

　平面検出器の画像評価のなかでも，特にDQEを重点

的に述べてきた．確かにDQEは，単一の物理指標とし

ては他の指標に比べて優れた点が多いのは事実である

が，万能というわけではない．

　例えばFig. 3の例である．システムAとシステムBは

全く同じDQEであるから，線形画像処理によって見た

Fig. 1 平面検出器の構造．
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Table　IECで検討中の（S/N）in2値．線質（RQA）ごとに計算されている．

Fig. 2 単色線が入射する場合と 2 エネルギーが入射する場合
の比較．

目に全く同じ画像が実現できるはずである．しかしこ

れは理想であって，現実には実現不可能である．なぜ

なら，全く同じ画像を実現するには，きわめて精度の

高い線形フィルタを必要とするが，これを実現するた

めにはフィルタの物理的サイズが無限大となり，実現

不可能であるからである．

　また，「NEQの問題点は，表示方法の効果や人間の

Fig. 3 DQEが同一な 2 システム．

視覚特性を考慮しておらず，さらに，臨床画像におけ

る各種の病巣や複雑な正常構造の効果も考慮していな

いことである」5）．これはNEQについての言及である

が，同じことがDQEにも当てはまる．別の文献6）で

は，複数の臨床画像の比較において，臨床価値の順位

はNEQの順位と必ずしも一致しないということも報告

されている．
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平田吉春
鳥取大学医学部附属病院

4．CRTの画像評価－考え方と心理物理的評価を中心に－

はじめに

　医療では，レントゲン博士がX線を発見してから

100年以上の間，X線フィルムに画像を描出しそれを

シャウカステンに掛けて透過像として観察してきた．

しかし，すべての診療画像がディジタルとして取得で

きるようになり，今，その画像診療はフィルムからデ

ィスプレイに変わろうとしている．その背景は，ディ

スプレイの性能の向上はもちろん情報化時代に沿った

ネットワーク診療への変革とディジタル画像のもつ情

報を最大限に利用するためである．

　一方，法的な問題の解消もあった．それは画像をデ

ィスプレイで読影しても法的にフィルム出力が必要で

あったので，ディスプレイでの読影になかなか踏み切

れなかった．しかし，一昨年の厚生省（当時）からの通

達でそれも解消された．

　そういった経緯から，今後は画像の読影や観察はデ

ィスプレイへ移行していくと考えられる．しかし，医

療でのディスプレイの画像評価は始まったばかりで確

立されたものがなく，今後それらが進められることが

望まれる．このような状況のなかで今回はディスプレ

イのなかでも医療で一番利用されているCRTに絞り，

その評価の考え方，方法について記述する．

1．フィルムとCRTの相違

　シャウカステンに掛けその透過像を見ているフィル

ム画像は，二次元（x,y）の変数を持つ強度分布で表現

され，そして，それ以上加工できない固定のものであ

って周囲の環境で新たなノイズが含まれることはなか

った．

　しかし，ディジタル画像をCRTで観察する場合は，

カラーの3D動画像では最大五次元（x，y，と階調z，

動画での時間t，カラーでは光の波長λ）の強度分布と
なり，そして，CRT自体のコントラストやブライトネ

スが自由に変えられ，さらに，画像を階調処理や周波

数の処理によって変更でき，また，磁気などでノイズ

が出やすいといったことが発生する．

　さらに重要なことは，CRT上の画像は静止している

のではなくraster線上を画像が変調によって表示さ

れ，その変調を人間の視覚で観察するときに復調して

いるということである．

　これらの違いを把握していなければ正しい評価はで

きないと考えられる．

2．画像評価の基本的な考え方

　フィルム・スクリーン系では，いかに良い画像が得

られそして観察できるかを，フィルムとスクリーンの

特性や画質について研究と開発が行われてきた．幸い

フィルムはsensorとdisplayの両面を持ち合わせていた

ので効率の良い運用ができたが，できあがった画像を

加工することは不可能であった．

　また，画像観察を行う観察者にはそれぞれ視覚特性

があると知られていたので，フィルムのベースの色は

数種あった．しかし，観察者個別にそれらを解析した

としても，観察者それぞれに応じたフィルム画像を作

り上げて提供することは物理的に不可能であり，視覚

特性を考慮しても適用できなかったわけで一律な画像

が提供されていた．すなわち，フィルム・スクリーン

系では画質特性の評価が主として行われてきた．

　一方，CRTの画像評価の考え方は、CRTの画質特性

はもちろんCRTはバックグラウンドの明るさから画像

自体までもが可変であり，人間観察者には，画像を読

影しやすい明るさや濃度の視覚的な感覚特性が個別に

あり，また，画像処理や符号化で生じたノイズが画質

に及ぼす影響は視覚の空間周波数特性から判断できる

ため，CRTの画像評価は画像の知覚器である人間の視

覚特性を含めた一つの系として評価する必要があると

考えられる．

　さらに，CRTの最終的な受け手は観察者であるため

CRTの性能はその表示品質，すなわち画質がどの程度

満足させられるかで最終的には決定される．しかし，

観察者の画質に対する反応を物理計測する手段は現在

のところ存在せず，心理学的測定法を用いる必要があ

りこれらは主観評価法と呼ばれている．客観評価法は

物理的（physical）評価法とも呼ばれ，フィルム・スク

リーン系とベーシックな部分は共通でありその研究は

されつつある．しかし，人間系とのインターフェース

装置としてのディスプレイは，観察者の特性に合わせ

た高品質化が重要で，そのためには主観評価すなわち

心理物理的（psychophysical）評価が不可欠となる．

3．物理的（physical）そして心理物理的

（psychophysical）評価

3-1　物理的評価

　物理的評価として考えられる項目を次に示した．

1. Overall appearance and video system artifacts

2. Size and centering of display field
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3. Distortion

4. Maximum and Minimum luminance

5. Luminance range

6. Luminance uniformity

7. Luminance transients and stability

8. Characteristic curve and check of calibration

9. Veiling glare and contrast

10. Spatial resolution and resolution uniformity

a. Pixel emitted intensity

b. Spot profiles

c. Square-wave response

d. Broad-band response

11. Raster modulation

12. Spatial noise

　これらはArizona大学で行われているもので，なか

にはCRTの品質管理のチェック項目も含まれている

が，フィルム・スクリーン系のノイズや粒状度や鮮鋭

度などの評価理論が適用できる．紙面の都合ですべて

について触れることはできないが，一番基本となる

characteristic curveとMTFについて解説する．

3-1-1　characteristic curve

　characteristic curveは，CRTにDICOMテストパター

ンを表示してそれをフォトメータで測定して求める．

しかし，DICOMテストパターンでの測定は，項目 9

のVeiling glareを考慮するためにCRTのバックグラウ

ンド輝度を最大輝度の20％に設定する必要がある．こ

こでいう最大輝度はCRTの持つ最大輝度ではなく，測

定しようとする状況での最大値であり，その最大輝度

の20％の値はSMPTEパターンを表示して求めるのが

簡単である．また，表示するパターンの大きさはCRT

の活動領域の10％を包括する正方形の測定フィールド

でなければならない（これらのことはDICOM supple-

ment 28に規定されているので詳細はそちらを参照さ

れたい）．

　これらは画像表示端末にディスプレイボードを装備

し，モニタキャリブレーションソフトTQEなどを用い

ることによって簡単に行うことが可能である．

　Fig. 1に2,048 × 2,560画素のモノクロで蛍光体P45の
Siemensと蛍光体P104のMega Scan，1,600 × 1,200画
素のモノクロで蛍光体P45とP104のimage system，

1,600 × 1,200画素のカラーのVision Master 501のchar-
acteristic curveを示した．縦軸は輝度，横軸はanalog

digital unit（ADU）を示し，DRはdynamic rangeで最大

と最小輝度の割合から求めたものである．特性は高精

細でP45の蛍光体がよくカラーが一番悪くなってい

る．このようにcharacteristic curveを比較するだけで

もCRTの持つ特性が評価できることが分かる．

3-1-2　modulation transfer function（MTF）

　CRTのMTFは水平方向と垂直方向で異なるため両

方の評価が必要である．ここではその評価をCRTへ適

用するための基本概要を記載する．

1）モノクロCRTの水平方向解像特性

　　光学系システムの解像特性を表現するには空間

周波数特性が有効で，なかでも光学的伝達関数

OTF（optical transfer function）が最も一般的であ

る．これは複素数に類し，その絶対値に相当する

振幅特性をMTFといい，直線的な信号変換系で

は，MTFは正弦波状に強度の変化する入力に対

する出力振幅の空間周波数特性である．そしてこ

の場合，点像信号入力に対する出力像の輝度分布

出力をフーリエ変換したものがMTFになる．

　　この考え方をディスプレイデバイスに適用する

と，電気的信号入力とこれに対して表示面上光学

的な情報として変換される信号出力との関係を空

間周波数の関数として表したものということにな

る．時間的に連続な信号入力に対して空間的に連

続な輝度分布出力を表示する場合，ディスプレイ

装置の電気―光学的信号変換動作を直線的と仮定

すれば，MTFはその周波数特性を正しく記述し

ていることになり，解像特性を表す包括的な物理

情報を提供するといえる．

　　一様な蛍光面を有するCRTの場合，水平方向

については信号の連続性の条件を満足している．

しかし，CRTの変換特性は一般に非直線性であ

り，さらに等価的な伝送路アパーチャのおもな部

分を占める走査電子ビームスポットの強度分布が

入力信号レベルによって変化するので，直ちにこ

の原理を適用するには問題がある．

　　しかし，水平方向に対しては適当な小振幅正弦

波入力（縦縞パターン）を用いて測定すれば，その

平均信号レベルにおけるMTFを良い近似で評価

することができる．

2）モノクロCRTの垂直方向解像特性

　　垂直方向の解像度は第一時的には走査線数によ

って決まり，これに走査輝線の輝度分布の効果

（アパーチャ効果）が複合した形になる．走査線は

撮像系において画像を垂直方向に空間的標本化を

行うことに相当し，ディスプレイではこれをその

ままスクリーン上に再現するが，CRTの走査輝

線の輝度分布特性は空間的な低域フィルタに相当

する．TV系では白，黒の線をそれぞれ[TV本]と

数えるから，空間的標本化も時間的標本化と同様

に標本化定理に従うとすれば，所定の条件の下で

垂直画面高さ当たりN本の走査線でN[TV本]なる

空間周波数成分までの情報をフルに有効に表示で
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きるはずである．この空間周波数がいわゆるナイ

キスト限界である．

　　ところが実際には，このナイキスト限界よりか

なり低い空間周波数から解像度の不確実性が生ず

ることが知られており，有効に利用できる空間周

波数の限界はナイキスト限界にある解像係数を掛

けた値になるとされてきている．この解像係数が

有名なケル・ファクタと呼ばれる係数であり

k=0.7という公称値が今日まで広く採用され，TV
系のシステム解像度などを決める根拠となってい

る．そしてこの解像係数を掛けた，いわば有効空

間周波数限界はaliasing限界と称される．

3-2　心理物理的評価

　人間の持つ視覚システムの主観的画質評価のプロセ

スはFig. 2に示すように，（1）評価すべき提示画像が眼

球工学系を通して観測され，（2）その観測画像が脳内

で画像処理されることにより感覚・知覚反応が生じ，

（3）その結果を用いて画質の程度が主観的に判断さ

れ，（4）最終的に多変量解析等の統計的手法に基づい

て人間の主観的判断が数値として定量化される，とい

小さい輝度差を表し，これを利用して絶対項における

小さい明るさの違いの�Lを提示しCRT能力を定量化

することができる．

3-2-2　JNDの定義

　JNDは，次の式で定義される．

CT=JND /Lpb

　（CT: threshold contrast, Lpb: background luminance）

　また，Signal difference �Lは

�L=Ko・σ　
　（Ko: threshold signal-to-noise ratio, σ: noise）
で示される．人間の観察者による小さい明るさと低コ

ントラストの検出は，その標準偏差によって特徴付け

られた雑音σの存在による．信号差の�Lが知覚される

オーダでは，それは雑音σよりも何らかの要素でKoが

大きくなければならない．その要素KoはSN比の閾値

として解釈することができ，それは密接に検出の確率

に関連する．Rosell and Willsonは50％の検出の確立

のためのKo =3.1の値を導き出し，ほとんど100％の検
出の確立はKoが5を少し超え，また，Koも検出される

べき物のサイズにわずかに依存する1）としている．

　非周期的な物の知覚での視神経のSN比について，

Roseはビジョンの簡単なモデルでphoton-noise-limited

のなかでどれが首尾よく検出可能な物のサイズa0とコ

ントラストCとの関係を記述するか工夫している．そ

のモデルは視覚統合時間，収集効率および目の量子効

率に関して人間の観察者性能を予測し，さらに光子の

輝きLpbで領域a0の物を見る特定のケースでそのモデル

は脳に目を接続する視神経のSN比（SNReye）を予測し2），

その式を以下に示す．

SNR ph, eye: signal-to-noise ratio due to photon noise in

       the eye-brain

C: contrast

Fig. 1 DICOMテストパターンを用いて測定した特性曲線．

Fig. 2 人間の視覚システムの主観的画質評価のプロセス．

った方法で行われる．

　心理学的測定法には定数測定法や

尺度構成法があり，われわれの学会

でもいくつかの方法が利用されてい

るが，ここではJND解析を利用した

方法について記載する．

3-2-1　JND解析

　JND法とは，just-noticeable-differ-

ence-testまたはanalysisといわれ，

JNDを直訳すると丁度可知差異とな

る．JNDは指定された状態の人間の

観察者が知覚することができる最も

SNR C L a N Aph eye pb eg eye eye eye, int ,/ . .= ⋅ ⋅ ⋅ ⋅( ) ⋅0 2 η
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Lpb: background photon radiance in the scene to be

       viewed

a0: object area

t integ , eye: integration time of the eye

（N.A.） eye: numerical aperture of eye in object space

η  eye: quantum detection efficiency of eye

この式は次のように考えることができる．

　そして，放射線診断学では，X線画像の正常と異常

な構造は小さいX線減衰差の�（�/p），または，厚み�t

の小さい違いは，CRTディスプレイで小さい輝度の違

いの�Lとなってしばしば表される．CRTのイメージ

品質の評価はその人間の観察者に小さい明るさの違い

か同等に小さいコントラストを提示する能力を含まな

ければならない．小さい明るさの違いと小さいコント

ラストの検出は雑音の存在に影響を受けるが，この

JND-Analysisは人間の目－脳システムの評価も行え，

また，大掛かりな準備も必要なくCRTの評価に有効で

ある．

3-2-3　JND-Analysisの方法

　測定方法は，CRT上に1.75 × 1.75cmのサイズで
4.6Lp/cmの空間周波数を持つvertical，horizontal，

blankの三つの信号を提示する．この信号の規格は，

人間のコントラスト感度と知覚の直線化に基づき，コ

ントラスト感度は人間の視覚システムのBarte’nモデル

から得られ，その信号は 1 度当たり 4 サイクルの水

平または垂直な2度 × 2度からなるオブジェクトについ
てコントラスト感度を言及する．4c/度は，人間の視

覚システムのピークコントラスト感度に近く，50cm

の遠方から見ると正方形の寸法は1.75 × 1.75cmであ
り，格子の変調は4.6Lp/cmの空間周波数を持つことに

なる3）．

　そして，このオブジェクトは濃度階調10ビット表示

なので0～1,023段階の階調を持つ．いまバックグラウ

ンドを500とするとシグナルはバックグラウンドと同

じ500として縦・横の縞目のオブジェクトとブランク

のオブジェクトをそれぞれ10個ずつ作成する．次にシ

グナルがバックグラウンドより 1 だけ多い501をまた

10個ずつ作成し，これを508まで合計270個作成す

る．それをアトランダムに表示し，真っ暗な部屋の中

で距離50cmから観察したとき，どのようなオブジェ

クトであるのかを回答させ，その正解率を計算してグ

ラフ化し，その50％の値をJNDとする．

　必要に応じてバックグラウンドの明るさを「やや暗

い」，「普通」，「やや明るい」，「明るい」などに変化さ

せて同様な測定を行う．

3-2-4　JND-Analysis結果の例

　Fig. 3に正解率を計算してグラフ化したものを示

す．横軸はシグナルとバックグラウンドの違い（信号

の高さ）を表し，このADUはanalog digital unitを示し

ている． また，縦軸は観察者の回答の正解率を表して

いる．これはimage systemという走査線1,200 × 1,600
本のモノクロCRT（蛍光体P45）の私の測定結果で，バ

ックグラウンド384ADUでJNDは2.46，512で1.7，680

で2.8，900で3.06である．また，Fig. 4には同じimage

Fig. 3 1,200  × 1,600画素で蛍光体P45のCRT（image
system）でのJNDの私の結果を示す．

Fig. 4 1,200 × 1,600画素で蛍光体P104のCRT（image
system）でのJNDの私の結果を示す．
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systemで蛍光体がP104の結果を示した．蛍光体が違う

だけであるが両者を比較するとP45のほうがJNDの最

小値も平均値も低く良く見えることが分かる．また，

私個人に関して言えば両者ともバックグラウンド512

がJNDは一番良く，このことからこのCRTではこのバ

ックグラウンドの明るさが私には一番見やすいという

ことがいえる．

　このようにJND解析で観察者個人の視覚特性を評価

して一番見やすい明るさを見つけ出すことができる．

当然個人の視覚特性には違いがあり，それらをあらか

じめ評価しディスプレイの調整を観察者個別に調整す

れば画像の読影能力は向上するであろう．

　さらに，一人で複数のモニタを解析すればどれが一

番良いモニタかを評価することができ，これを複数で

行えば定量的な評価につながる．

4．まとめ

　CRTの画像評価は物理的評価と心理物理的評価の両

方を統合したものでなければならない．特に，CRTで

は変調された画像を観察するため人間の画像復調特性

等を含んだ視覚特性を解析することは，どのような画

像の質のものをどのような表示条件で提示すればよい

か知ることが可能で，今後これらの研究が進められる

ことを望んでいる．

はじめに

　ディジタル画像を生成する各種モダリティの普及や

ネットワークの発展に伴い，医用画像を従来のフィル

ム（ハードコピー）に出力するのではなく，CRT（ソフ

トコピー）に出力することが多くなってきている．

　CRTは強度変調された電子ビームの二次元的な走査

による蛍光体からの発光光により，画像情報を表示す

るという電子表示デバイスである．一方，従来のフィ

ルム/シャウカステンでは，フィルム内に固定された

二次元的な濃度分布を，シャウカステンからの光を透

過させることで画像情報として表示するという表示デ

バイスである．この画像表示方式の違いがダイナミッ

クレンジ（コントラスト），鮮鋭度，ノイズ等の画質性

能に影響を与えており，CRTの画質はフィルム/シャ

ウカステンとは異なった特徴を持つ．

　ここではまず，CRTの構成要素の特性から，CRT表

示画像の画質特性について述べる．さらにデバイス性

能を物理的に評価する方法としての不変性試験につい

て述べ，またアメリカでの評価手法制定の動向につい

て紹介する．最後に表示デバイスの画像評価の今後の

課題について考えてみたい．

1．CRTの特性と画質決定要因

　Fig. 1にCRTシステムの構成を示す．ディジタル画

像データはビデオカードに転送され，ビデオカード内

のDAC（digital-analog converter）によって，アナログ

のビデオ信号に変換されてCRTに転送される．CRTで

はビデオ信号から電子銃のカソード制御信号が生成さ

れる．このとき，CRTのブライトネス/コントラスト

の調整により，制御信号のバイアス/ゲインが最適化

される．カソードからは制御信号に応じて強度変調さ

れた電子ビームが出射され，さらに同期信号に応じて

偏向されて，パネルガラス内面の蛍光体上をラスタ走

査する．蛍光体は電子ビームの強弱に応じた輝度レベ

ルで発光して，表示画像を形成する．このとき，ビデ

オ信号（V）に対する輝度（L）の関係は非線形であり，一

般的には以下の式のようなガンマ特性により輝度グレ

イスケールが表示される．

L = kV� + C（k, C：定数，� ≒ 2.2）

　ここでCRTの画質特性について考察する．Fig. 2に

示すように，CRTの画質特性はCRTの構成要素である

電子銃/偏向系，蛍光体，パネルガラスの各要因と密

接に関連している．

山口　晃
富士写真フイルム（株）宮台技術開発センター

5．CRTの画像評価－デバイス特性の観点で－
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1-1　最大輝度・最小輝度・ダイナミックレンジ

　最大輝度（Lmax）については，電子ビームの強度を上

げ，高輝度タイプの蛍光体を採用すれば，輝度レベル

を上げることは可能である．しかし電子ビームの強度

を上げると，ビーム径が太り空間解像度（鮮鋭度）が低

下したり，蛍光体が焼きつくという問題があるので，

むやみに高輝度にはできない．

　最小輝度（Lmin）については周囲光の影響が支配的で

ある．Fig. 3に示すように周囲光がパネルガラス表面

で反射する成分とパネルを通過して蛍光体で反射して

戻ってくる成分がある．すなわち電子ビームによる発

光が全くない場合でも，これらの反射光により最低輝

度が高くなり，黒が黒として見えず白っぽく浮いて見

えるようになる．この影響を低減するために，パネル

ガラス表面に反射防止（AR）コートを施すことと，パ

ネルガラスの透過率を下げたダークパネルを使用する

ことが行われている．前者は最大輝度をあまり低減す

ることなく反射光のみを低減できる．後者は最大輝度

は低下するが，発光光に対する反射光のレベルを相対

的に低減するものである．仮にダークパネルの透過率

を30％とすると，発光光はパネルを 1 回しか通らない

ので30％が透過するが，蛍光体での反射光は 2 回通る

ので30％ × 30％=9％となり，相対的に反射光が低減
される．

　ダイナミックレンジ（コントラスト比）は最大輝度と

最小輝度の比（Lmax/Lmin）で表される．たとえばLmaxが

300cd/m2，Lminが1cd/m2のCRTは，｢300：1｣または対

数をとって｢2.5桁｣となる．CRTでは最大輝度は前述

のようにあまり大きくできないので，ダイナミックレ

ンジを上げるには最小輝度を低くする，すなわちAR

コートやダークパネルを採用することが望ましい．ま

た実際の使用環境としては，周囲光を暗くした状態で

使用することが望ましいことになる．

1-2　空間解像度（鮮鋭度）

　CRTの鮮鋭度は電気系応答特性，電子ビームのスポ

ットサイズ，蛍光体層内での散乱により決まる．

　第一の要因の電気系応答特性は，走査線方向の応答

Fig. 1 CRTシステムの構成．
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特性のみに影響し，垂直方向には影響しない．第二の

要因の電子ビームのスポットサイズは，一般に画面中

央では小さく，偏向角が大きい画面周辺部で大きくな

るとともに歪む傾向がある．第三の要因の蛍光体層内

での散乱はベーリンググレアと呼ばれる．Fig. 3に示

すように，蛍光体層内で発光した光は蛍光体粒子で散

乱されながらCRT管面に到達する．そのため特に高輝

度中に低輝度の微細信号がある場合に，周囲の蛍光体

の発光の散乱により低輝度領域の輝度レベルが上がっ

てしまい，画像のコントラストは低下することにな

る．

1-3　ノイズ

　CRTのノイズとしては空間的ノイズと時間的ノイズ

がある．空間的な固定ノイズの主成分は蛍光体の構造

モトルであり，低コントラスト分解能に影響する．ま

た電気系応答特製に起因した尾引き，リンギング等の

アーチファクトが発生することがあり，これらも低コ

ントラスト分解能を劣化させる要因となる．次に，時

間的に変動するノイズとしては画面のちらつき（フリ

ッカ）がある．フリッカは低コントラスト分解能を低

下させるとともに，観察時の疲労を増やすという問題

がある．フリッカを低減するために，リフレッシュレ

ート（走査の垂直周波数）を上げることや，ノンインタ

レース走査（順次走査）を行うことが必要である．

Fig. 2 CRTの画質を決定する要因．

Fig. 3 ガラスパネルでの光の挙動．

Fig. 4 輝度グレイスケールの経時劣化．
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1-4　その他の画質

　以上に述べた画質要因のほかに画像歪み，色調等が

ある．

　CRTでは電子ビームを偏向制御して画像表示を行っ

ているが，画面でのビーム到達位置の幾何学的精度に

より画像歪みが発生する．偏向制御は磁界の影響を受

けるので，CRT周辺に外部磁界を発生するようなもの

を近づけないことが必要である．

　色調は蛍光体の発光色による．医療用のモノクロ

CRTでは，青みがかった白色で発光するP4・P45・

P104といった蛍光体が使用されるが，それぞれの発光

色調は異なる．

2．不変性試験

　CRTに限らずソフトコピーの本質は，表示画像が固

定化されておらず，画像を保持した実体物が存在しな

いことである．このことは大きな問題をはらんでい

る．たとえば以前に見た画像を再表示するときに，表

示デバイスの特性が変化していれば，同じ画像データ

で表示しても同じ画像を再現できないことになる．特

にCRTでは経時とともに電子銃（カソード）や蛍光体が

劣化することにより，輝度のグレイスケール（すなわ

ち階調特性そのもの）が変化する．具体的には，黒レ

ベル側がつぶれて白レベル側が暗くなり，正しいグレ

イスケールで表示できなくなる（Fig. 4）．

　この問題に対しては，表示画像の再現性を確認する

ことが必要になり，そのためには，表示デバイスの表

示性能が変化していないことを評価する不変性試験が

重要になる．この不変性試験の方法については国際電

気標準会議（IEC）において，

IEC 61223（1994）：

Evaluation and routine testing in Medical Imaging

Departments

Part2-5：Constancy test-imaging display devices

として制定されている．日本ではこの翻訳規格をJIS

として制定中である（第10回　JIRA標準化大会　2000.

11. 21）注1）．

　IEC 61223-2-5では，CRTの据付・調整後に，最適

な品質の画像表示を維持するために，使用者がCRTの

画質の不変性を試験することを目的としている．この

ため設置現場にて試験ができるように簡便な評価手法

となっており，目視検査の項目が多いことが特徴であ

る．また試験に用いるツールは輝度計，スケール，テ

ストパターンのみである．以下に試験の項目と方法の

概要について述べる．

2-1　観視条件

　CRTに対する周囲光の影響を評価する．CRTの電源

をオフにした状態で周辺の照明による表示面の輝度を

輝度計にて測定する．また表示面上に反射する輝点の

有無を目視検査する．

2-2　グレイスケール

　Fig. 5aのようなグレイスケールテストパターンを表

示し，黒・白の輝度（最小輝度・最大輝度）を輝度計に

て測定する．またグレイスケールの各ステップの識別

を目視検査する．

2-3　空間解像度と低コントラスト解像度

　Fig. 5bのような解像度テストパターンを表示し，中

央と四隅にある水平と垂直のバーパターンの明るさの

違いや鮮鋭さを目視検査する．

2-4　幾何学的歪み

　Fig. 5cのような画像歪みテストパターンを表示し，

格子の代表線（上端線T，下端線B，左端線L，右端線

R，中央水平線H，中央垂直線V）の長さをスケールに

て測定する．

2-5　画像の安定性とアーチファクト

　前述のすべてのテストパターンを表示して，以下の

ような観点で目視検査する．

　① 画像の安定性

　　・過度のフリッカ

　　・不正確な飛び越し走査

　　・水平または垂直方向への移動

　　・時間依存性のある幾何学的歪み

　② 画像のアーチファクト

　 ・蛍光体の焼き付き

　 ・きず，欠点

　 ・ゴースト像，過渡応答による反射像

　 ・帰線による斜めの白線

2-6　カラー画像関連

　カラーCRTの場合には，2-1～2-5の試験に加えてカ

ラー表示に関する試験を行う．前述のすべてのテスト

パターンとFig. 5dのようなカラーテストパターンを表

示し，以下の項目を目視検査する．

・カラー成分のコンバーゼンス

・グレイスケール上の色相変化

・カラーバランス

3．アメリカでの動向

　CRTの画像評価に関して，最近のアメリカにおける

動向として，AAPM（American Association of Physi-

cists in Medicine）のTask Group 18（TG18）によりガイ
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ドライン（Assessment of Display Performance for Medi-

cal Imaging Systems）を制定中である．現時点ではド

ラフト作成の段階であるが，特徴としては以下のこと

が挙げられる．

①評価項目ごとに細かくテストパターンを設定して

いる．なおテストパターンはCD-ROMにより供

給することが検討されている．

＜評価項目＞

・周囲光応答（ambient light response）

・輝度応答（luminance response）

・輝度均一性（luminance uniformity）

・空間解像度（resolution）

・ノイズ（noise）

・ベーリンググレア（veiling glare）

・色均一性（color uniformity）

・幾何学的歪み（geometrical distortion）

Fig. 5 不変性試験テストパターン（IEC 61223-2-5）．

②性能値を定量化するためにCCDカメラを用いた

手法を導入している．すなわちCRTに表示され

たテストパターンを，CCDカメラによりキャプ

チャし，そのデータを解析処理することにより性

能を数値化しようとするものである．たとえば解

像度を評価するときに，テストパターンで 1 本の

1 画素幅ラインを表示し，CCDカメラでキャプチ

ャする．キャプチャされたデータからはライン周

辺の光の広がり分布がわかるので，LSF（line

spread function）が求められ，LSFをフーリエ変換

することでMTF（modulation transfer function）が

算出される．このように空間解像度がMTFとし

て定量化される．

4．今後の課題

　これまでに述べたIEC 61223-2-5やAAPM TG18で
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市川勝弘
名古屋市立大学病院

6．CTの画像評価

はじめに

　CT装置は，規格化がされているかのごとく画像の

形式が統一されている現状にあり，他のディジタル診

断機器に比べて，データの取り扱いが容易で画像評価

に都合よいモダリティといえる．画素値はCT値を表

しており，一般的に水を0，空気を−1,000とし，水の
2 倍の吸収係数の物質を1,000としている．CT装置の

測定対象は人体内の吸収係数であるCT値であり，定

量性に優れ，ほぼ絶対値に近い値を得ることができ

る．よって画像評価においては，このCT値の分布が

いかに正確に求められているかを測定することにより

行う．その方法は，他のモダリティと同じく，MTFや

ウィナースペクトル（Wiener spectrum: WS）により解像度

と粒状性を評価するのが一般的である．本学会において

は，性能評価法についての報告がなされているが1，2），

その内容は，QCおよびQAも視野にいれた内容で，フ

ァントム画像の視覚評価と若干の定量的測定が主体で

あり，画像評価が主目的ではない．本節では，ディジ

タル診断機器としてのCTにおける画像評価の目的

と，MTFとWSの測定法について，基礎と実際の手法

について述べる．

1．CTの画像評価の目的

　CTの画像評価の目的は，作成された画像に対して

行うのでなく，その画像の再構成の元となった生デー

タのもつ性質と再構成にかかわる基本的性質を評価す

る．よってMTFやWSの測定に際しては，評価に適し

たfield of view（FOV）にて再構成し，その画像を用い

て評価を行う．これは，装置の持つ性能を評価すると

いうよりも，電流値や被写体サイズ，再構成における

フィルタ関数など撮像条件に依存した評価を行うため

である．また，再構成における性質で重要なフィルタ

関数は，画像の周波数特性を自由に操作できることか

ら，それによって変化する特性を調べることは，装置

の性能ではなく臨床目的に合致した画質の定量評価の

ために重要である．

2．コントラストスケール（CS: contrast scale）

　CSはCTの入出力特性を表すものであり，CT値の正

確性に相当するものである．しかし，CT装置は，直

線性良く正確に測定されるよう調節されているべきも

のであり，機種依存はあってはならないものである．

CTにおいては，連続スペクトルを持つX線を用いるこ

とから，吸収値が線質依存する物質においては，CT

値が機種依存を起こす．しかし，一般にCSの測定に

用いる物質は線質依存のないものを用いるため，よく

調節されたCT装置のCSは同一となり，それ以外の特

性を示す場合は，調節して使用しなければならない．

よってCSの測定は，装置の特性を測る目的ではな

く，装置の調整状態確認のために行う．

3．MTFの測定

　CTにおけるMTF測定法は，Fig. 1のごとく体軸方向

に張った0.1mmφ程度の金属ワイヤを撮影して得られ
るpoint spread function（PSF）の画像から行う方法が一

般的である3）．ディジタル画像のMTF測定において

は，エリアシングの影響を考慮する必要があるが，

FOVを極力小さくして（50mm程度），PSF画像を再構

成することにより，エリアシング誤差をなくした評価

が可能となる．CTの検出器は有限な大きさを持つ素

子の並びになっていることから，投影データのレベル

では，エリアシング誤差を含んだものとなる．しか

し，1 回転のうちに700～900程度の投影データを取得

するため，ワイヤの投影像は，検出器に対してさまざ

まなアライメントで投影されたデータの合成として画

像が再構成される．よって，結果として出力される画

は，評価のおもな対象は静止画像を表示するCRTが想

定されている．このことは従来，医療用ディスプレイ

として実用化されていたものはCRTだけであったため

である．しかし最近，LCDの性能（精細度・輝度・視

野角特性）が向上したことにより，医療用ディスプレ

イとしてのLCDの実用化が始まっており，今後普及し

ていくものと予想される．すなわちLCDに対する評価

手法も考慮していかなくてはならない．またフィルム

についても，シャウカステンと組み合わせたディスプ

レイという観点での評価は，これまであまり行われて

いない．

　以上より，ディスプレイの表示画像の評価として，

表示デバイス（フィルム/シャウカステン，CRT，

LCD）によらず，統一的に比較評価できる手法を構築

していくことが今後の課題になるものと考えられる．
注1）2001．6．1にJIS Z 4752-2-5として制定された．
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像はエリアシング誤差をほとんど含まない．

　PSF画像からMTFを計算する際に，ピクセル値の一

定方向の加算による仮想スリットによる走査4，5）を行

う必要がある．これは，二次元のMTFの原点を通る断

面のMTFを得て，一次元のMTFに変換するために用

いられる方法である．Fig. 2は仮想スリットの加算ピ

クセル数によるMTFの変化を示したものであるが，

MTFの高いフィルタ関数（骨，肺野用関数など）ではピ

クセル数による依存を顕著に示し，40ピクセル付近で

収束する結果となる．ピクセル数が必要以上に多くな

ると，画像の均一性等の影響を受けるので，MTF値が

飽和する最低のピクセル数が最適値となる．MTFの計

算は，仮想スリットにより得られたプロファイルをフ

ーリエ変換して行うが，CTではプロファイルが必ず

しも山形の形状を示すわけではないことから指数関数

による外挿処理等の裾野の補正が摘要できない．よっ

て，裾野の値がほぼ 0 になる位置より外側を 0 の一

定値にする方法で行う．Fig. 3は，あるCT装置の 2 種

類のフィルタ関数のMTF測定結果である．骨用のフィ

ルタ関数は 1 を超えるMTF値を有し，極端な強調を行

うフィルタ関数であることが明らかであり，MTF測定

により各周波数における特性の把握が可能である．

4．WSの測定

　CTのWSの測定は，Fig. 4に示すように水ファント

ムにより均一な画像を得て，その画像のノイズ特性を

評価する．この場合もMTFと同様な仮想スリットを用

Fig. 1 ワイヤファントムと仮想スリットによるPSF画像からのプロファイル
作成．

Fig. 2 仮想スリットのピクセル数によるMTF測定値の変化．

Fig. 3 再構成フィルタ関数によるMTFの変化．
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いての走査が必要である．Fig. 5は仮想スリットのピ

クセル数による測定結果の変化を示したものである．

200mmのFOVによる測定においては，40ピクセル付

近で値が飽和する結果となった．ノイズプロファイル

をフーリエ変換してWSを計算する際には，十分な精

度を得るために画像内を移動して走査を行い，複数の

結果を平均することにより精度を確保する．場合によ

っては，同じ撮像条件で複数枚の画像を作成してさら

に多くの結果から平均を行い精度を向上させる．WS

の測定結果は，水ファントムの直径や電流値，フィル

タ関数等に依存して変化するので，WSの比較だけで

は，その画像が示すノイズ特性を評価できるのみで，

装置の特性の評価にはならない．装置の性能評価に

は，MTF等と総合した評価が必要である．

Fig. 5 仮想スリットのピクセル数によるWS測定値の変化．

Fig. 6 2 機種のCT装置のMTFおよびWS測定値．

Fig. 7 2 機種のCT装置のSN比．

Fig. 4 水ファントムによるノイズ画像と，WSにおけるデー
タ処理の概要．
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5．SN比

　CTにおいてはフィルタ関数や種々の条件により

MTFとWSが大きく変化するため，機種間等の性能比

較を行う場合に，MTFとWSの結果だけの比較評価は

困難である．よって極力スキャン条件を同一にしたう

えで，SN比を算出することにより総合的な評価が可

能となる．Fig. 6，7は，2 機種のCT装置のMTF，WS

の測定結果とSN比の算出結果である．比較に用いた 2

機種は検出器が 1 列のヘリカルスキャン機構のCT装

置であるが，スライス厚 3mm，管電圧120kV，管電

流100mA，スキャン時間1.0secにして各ファントムを

測定した．この比較では，MTFはCT-Aが高く，WS

はCT-Bが低い結果となり，比較が困難であったが，

SN比を計算することにより比較が容易となってい

る．

6．まとめ

　CT画像は，DICOM規格の登場で，画像ファイルが

ほぼ統一された形式となっており，MTFやWSの計算

におけるファイルの扱いも容易である．しかも512 ×
512のピクセル数もほぼ例外なく統一されており，他

のディジタル画像機器に比べてきわめて汎用性が高

く，画像評価が容易である．測定に必要なファントム

の形状も単純で，容易に手に入ることからも，専用ソ

フトが入手できれば気軽に測定し評価することが可能

である．マルチスライスCTが登場した現在において

も，今回述べた方法は継続して適用することができ，

装置の進歩にかかわらず，同一の評価基準を適用でき

る点も特筆すべきところである．今後は，使い勝手の

よいMTFおよびWS測定用のソフトが公開され，多く

の施設で測定環境が整うことが期待されている．
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7．MRIの画像評価

はじめに

　MRIの画像評価の目的としては，装置の品質管理，

装置の更新，システム変更，コイルおよびパルスシー

ケンスの開発などに伴う評価が考えられる．特に近

年，MRI装置は各種のハードウェアが開発されると同

時にパルスシーケンスも多様化してきている．それに

伴って，画質を正当に評価する手法がいっそう必要と

されている．MRIの画像評価において，根幹は他のモ

ダリティの画像と大きく変わらないが，いくつかの特

徴がある．信号雑音比，解像特性，画像コントラス

ト，スライス厚などの基本的な画像評価法に加えて，

画像均一性，スライスの位置，歪，アーチファクト，

緩和時間などMRI特有の評価が必要な場合がある．各

種の機能情報を得るために行う画像処理の評価も重要

である．また，病変の検出能の評価には，ROC解析も

しばしば行われている．

　MR装置の画像評価（性能評価）は，AAPM，

NEMA，EECまたはEC（現在EU）において標準化され

てきた1～19）．これらのほか，国外ではICRU17），

ACR2），JIS，FDA，UK，DHSS，NHS，DINなど，

国内では本学会18，19）や磁気共鳴医学会などから各種の

画像評価における基準や見解が報告されている．画像

評価の目的としては，日常の画質の変動のチェック，

装置の更新やシステム変更に伴うテスト，コイルやパ

ルスシーケンスの比較などが考えられる．画質管理を

行う際は，画像評価だけでなく画質に関与するさまざ

まなハードウェアのデータ（電気信号レベルの標準偏

差の測定，コイルのQ，RFパルスの出力など）を観察

すれば，いっそう情報が増加する場合もある．一方，

機種間の画質の比較においては，確定不能なパラメー

タの影響を十分に考慮する必要がある（実際には比較

困難な場合が多い）．

　以下に，主要な画像評価法の概要，特徴について，

今後の課題や応用例を交えながら述べる．
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1．画像信号雑音比

　最も使用頻度の高い評価法で，画像信号雑音比

（SNR：signal-to-noise ratio）は以下に示す因子に影響

を受ける．

　a）静磁場強度，b）システムキャリブレーション（共

鳴周波数，フリップアングル等），c）ゲイン，d）コイ

ルチユーニングとマッチング，e）RFシールディン

グ，f）コイル負荷，g）画像処理法，h）スキャンパラメ

ータ．

　SNRは信号値/雑音値であり，信号値はファントム

内の関心領域における信号強度の平均値と定義付けで

きるが，雑音値に関しては，次の 4 種類に分かれる

（Fig. 1）1，3，4，9，13，14，16，20，21）．

①雑音値は，同一条件において同一位置の 2 画像を

得て，両者の差分画像の関心領域における標準偏

差を√2で割った値（AAPM1，3）ならびにNEMA4，9）

の方法）（Fig. 1a）．

SNR ＝√2Ms/SDsub

Ms：同一条件で得たいずれかの画像におけるフ

　　ァントム中の関心領域内信号強度の平均値

SDsub：信号強度測定と同一関心領域における 2

　　　画像の差分画像の標準偏差

②雑音値は，ファントム内の関心領域における標準

偏差（EU13～16）の方法）（Fig. 1b）．

SNR ＝Ms/SDs

Ms：ファントム中の関心領域内信号強度の平均値

Fig. 1 SNRの各種算出法．図中の白の点線内が関心領域．
（a）雑音値を差分画像の標準偏差より得る場合．
（b）雑音値をファントム信号領域における標準偏差より得る場合．
（c）雑音値をバックグラウンドの標準偏差より得る場合（白の実線の間

は，アーチファクトが重なることがあるので雑音の関心領域を設定
しない）．

（d）雑音値をバックグラウンドにおける平均値より得る場合（バックグ
ラウンド関心領域の位置は（c）と同様）．
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SDs：ファントム中の関心領域内信号強度の標準

　　  偏差

③雑音値は，バックグラウンドにおける標準偏差

（Fig. 1c）．

SNR ＝Ms/SDb

Ms：ファントム中の関心領域内信号強度の平均

　　値

SDb：バックグラウンドの標準偏差

④雑音値は，バックグラウンドにおける平均値21）

（Fig. 1d）．

SNR ＝（�/2）1/2Ms/Mb≒1.25Ms/Mb

Ms：ファントム中の関心領域内信号強度の平均値

Mb：バックグラウンドの平均値

　＊② と ③ の算出法においては，関心領域を複数設

定して平均することもある．

　実際に，同一のファントムかつ同一の撮像条件で

SNRを測定した場合，上記 4 種類の算出法によって，

SNRが異なった値となってしまう20）．現実的かつ理論

的にはどのような算出法が望ましいのであろうか．信

号の定義付けに関しては関心領域内信号強度の平均値

ということで異論のないところであるが，いま一度，

雑音について考えてみる．② のように雑音を信号部分

の標準偏差とすると，有限サンプリングによって生じ

るリンギングおよび傾斜磁場やRF不均一による画像

低周波成分の変動の影響を受けやすい（Fig. 1b）．この

影響をなくすために ① の方法が提唱されているが

（Fig. 1a），減算処理を行わなければならず，2 度スキ

ャンするために装置の経時的変動が値に含まれるとと

もに再現性のないシェーディング，ゴーストなどによ

って雑音がいっそう増強されてしまう．したがって，

臨床画像ではまず使用することができない．

　これらの影響を受けないようにするために，③ の雑

音をバックグラウンドの標準偏差とするのは確かに望

ましいが，これにも問題がある．簡単に説明すると，

雑音を含んだ信号は，フーリエ変換後も両者の項の和

であるので別々に考えることができる．MRIでは通

常，90゜位相検波しているために，雑音も実数成分

（R）と虚数成分（I）を持つ．これらはデータ収集の段階

でDC offsetを0にしているために，フーリエ変換後

も，0 を中心にして正負に分布している．これが本来

の画像雑音のはずである．ところが通常，画像再構成

の段階で絶対値演算［M=（R 2+I 2）1/2≥0］を行った後で出
力しているために，正負にわたった雑音のばらつきが

正のみのばらつきとなり，本来の雑音よりも値が小さ

くなる（RとIのバックグラウンド標準偏差≥Mのバック

グラウンド標準偏差）（Fig. 1c）．したがってSNRが計

算上は向上するがこれは真値ではない．

　この問題を回避するために，④ の雑音を絶対値画像

中のバックグラウンド平均値から算出する方法があり

（Fig. 1d），頻繁に引用されているが，簡便法の域を出

ていない．実数画像で雑音を評価すればこのような問

題は生じないが，すべての装置やシーケンスに当ては

めることは困難である．さらに物理定数や各種パラメ

ータを含む信号雑音比の絶対量を算出22）する報告もあ

るが現実性に欠ける．

　このようにSNRは，測定法，算出法によって値が異

なるという問題があり，各種手法には一長一短があ

る．現実的な対処法としては，ファントムを使用する

場合は，① または④の方法が望ましく，臨床画像で

は，④ の方法が適当と考えられる．さらに，今後は

SNRの空間周波数特性の評価が必要となる場合も生じ

るであろう23）（Fig. 2）．

　最後に，SNRに関与する因子24）をまとめると，

・信号雑音比は，人体による損失が主要な場合，共

鳴周波数（静磁場強度）に比例する．ただし，化学

シフトの補正を行うと，共鳴周波数（静磁場強度）

の平方根にほぼ比例する．

・信号雑音比は，生体の形状と大きさに依存する

（円柱モデルにおける雑音は半径の二乗に比例

し，球体モデルにおける雑音は半径の2.5乗に比

例）．

・信号雑音比は，ボクセル容積に比例する．すなわち，

ピクセルの一辺の長さとスライス厚に比例する．

・信号雑音比は，信号収集時間の平方根に比例する．

2．画像均一性

　画像均一性に関与する代表的因子としては，静磁

場の不均一性，RFの不均一性，渦電流，傾斜磁場

波形の補正，サンプルのRF浸透性などがあり，信

号雑音比と並んで主要なMRIの画像評価法の一つ

である1，6，9，13，14，16）．

　代表的な画像均一性の評価法は，NEMAにおいて基

準化された診断用MRIの画像均一性の測定法6）であ

る．AAPMの方法1)も測定値の算出方法が若干異なる

が，基本的にはNEMAの方法に準じている．NEMA

基準の画像均一性評価法は，MR画像の均一性に最も

寄与する低空間周波数領域の不均一度を対象としてい

る．したがって，雑音の影響を最小にするために 9 点

ローパスフィルタ処理後，均一度（U）を次式によって

算出する．

U（％）=±100 × （Smax−Smin）/（Smax+Smin）
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　ここでSmaxは関心領域内の最大ピクセル値，Sminは関

心領域内の最小ピクセル値である．また，NEMAの方

法においては，均一度の報告のほかにグレイスケール

を変えた均一性図（Fig. 3）を報告するという特徴がある．

　ただし，画像信号雑音比の測定と同様に，NEMAの

画像均一性の評価法は測定方法において大きな自由度

を持っているため，単純に異機種間において画像均一

性の測定値を比較すべきではなく，厳密に測定条件を

揃える必要がある．したがって，NEMA基準における

画像均一性評価法の実用的な利用としては，装置の改

良に伴う評価や装置の経時的な品質管理等である．

Fig. 2 SNRの空間周波数特性．
通常のスピンエコー（C-SE）と，実行エコーが第 1 エ
コーの高速スピンエコー（turbo SE）において位相エン
コード補填数（ETL）を3，7，15と変化させた．ちなみ
に，従来の周波数情報を持たない評価法で測定した
SNRは，ほとんど変わらなかった．

Fig. 3 頭部用コイルにおける横断，冠状
断，矢状断像の均一性図．

Fig. 4 特殊RFコイル（円形サーフェイスコイル）の特性を測定
した際の（a）幾何学的情報の報告例および（b）処理画
像．

Table　特殊コイルの信号雑音比の報告例

ファントムのT1（msec）

ファントムのT2（msec）

ピクセル当たりの帯域幅（Hz/pixel）

ボクセル寸法（mm）

TR；繰り返し時間（msec）

TE；エコー時間（msec）

NSA；信号加算回数

撮像マトリクス

ファントム内容物

コイル負荷の有無

不均一性測定処理をした視野径

360

320

217.2

1.6 × 1.6 × 2.5
1,000

30

1

256 × 256
770mg/dm3のCuSO4溶液

0.1NのH2SO4溶液を追加

97.2 × 299.9

SNR=322.9

測定条件の詳細



日本放射線技術学会雑誌

第 58 卷　第 1 号

44

　上記の画像均一性の評価は，頭部用コイルや全身用

コイルを対象としているが，特殊コイル（サーフェイ

スコイル，フレキシブルコイル，ヘルムホルツコイ

ル，膝や乳房等の特定組織を囲むコイルなど）につい

てもNEMAでは基準化9）している．この評価法は，画

像均一性とともにSNRの評価も併せて行うこととして

いる．データの信頼性を示すために幾何学的情報や測

定条件の詳細を添付しなければならなく（Table，Fig.

4），この点もNEMAの評価方法の特徴の一つである41）．

ただし，測定点などの決定において大きな自由度を持

っているため，この評価法も異機種の比較には使用で

きない．本法の適応としては，同一装置内で同一目的

に使用する際に，形状の異なるRFコイル間の比較

や，RFコイルの改良および開発に伴う評価，特殊RF

コイルの品質管理などが考えられる．

　本手法の応用例として，実際にサーフェイスコイ

ルと全身用コイルの特性を比較した結果をFig. 5に示

す．本評価法によって，おのおののRFコイルの画像

不均一性およびSNRの把握が可能となる．さらに，

雑音評価範囲内の雑音値は一定であるので，関心領

域のSNRが既知であれば他の領域のSNRは，画像不

均一性の処理画像より簡単に求めることができる．

例えば，サーフェイスコイルにおける関心領域の

SNRは159.8であり，同一条件における全身用コイル

のSNRは81.2であったとする（Fig. 5）．これはサーフ

ェイスコイルのグレイレベルでおよそ 5 段階分の違

い（約50％）に相当する．したがって，この違い以下

のグレイレベルの領域が目的部位であるなら，全身

用コイルのほうがSNRが高くなり，もはやSNRの向

上を図るためにサーフェイスコイルを使用する意義

はなくなる．本評価法は，撮像対象の組成の影響を

受けることなどの問題点もあるが，撮像目的に適し

たRFコイルを選択するための有用な手段であると考

えられる．

3．コントラスト雑音比

　コントラスト雑音比（CNR: contrast-to-noise ratio）の

測定は，パルスシーケンスの評価や撮像パラメータの

最適化には欠かせない評価法である．一般に，次式の

ごとく対象とする 2 種類の組織のSNR（SNR1，SNR2）

の差の絶対値を，CNRと定義している．

CNR =｜SNR1 − SNR2｜

　したがって，CNRにおいてもSNRの項で論じたの

と同様に，雑音値の測定法13，14，25）によってCNRの値

が変わってしまうので，この問題点を十分考慮する必

要がある．EUから提唱されている測定方法13～16）では

次式によってCNRを算出する．

CNR =｜（Ms1 − Ms2）｜/（SDs12 + SDs22）1/2

　ここで，Ms1およびMs2：対象とする二種類の関心領

域におけるおのおのの信号強度の平均値，SDs1および

SDs2：対象とする 2 種類の関心領域におけるおのおの

の信号強度の標準偏差である．しかし，この算出法は

種々のアーチファクトの影響を受けやすいので，ファ

ントム評価は可能であるが臨床画像には適していな

い．臨床画像においては，SNR測定においても示した

ように，次式によって測定するのが望ましいと考えら

れる．

CNR =（π/2）1/2（Ms1-Ms2）/Mb ≒ 1.25（Ms1-Ms2）/Mb

　ここで，Ms1およびMs2：対象とする二種類の関心領

域におけるおのおのの信号強度の平均値，Mb：バッ

クグラウンドの平均値である．

　また，上記以外の算出法26）も試みられている．SNR

と同様にCNRにおいても空間周波数特性を調べること

によって，新たな情報が得られる場合もある（Fig.

6）．

Fig. 5 特殊RFコイルの特性評価法による（a）円形サーフェイ
スコイルと，（b）全身用コイルの比較．
各処理画像の方形関心領域のSNRは，（a）=159.8と
（b）=81.2．

（a）

（b）
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4．解像特性

　最近までMRIの解像特性の評価は，空間分解能が他

のモダリティほど高くないため，ピンやバー等の分解

能パターンのファントムを使用した大まかなものであ

った．これは，画像を二値化してウィンドウレベルを変

化させながら，分解能パターンの限界解像度を視覚的に

評価するというものである．しかし，空間分解能が飛躍

的に向上し（スモールボアなら数十�m，臨床機でも数百

�m），撮像時間短縮のためさまざまな方式でk空間を

trajectryするパルスシーケンスの出現以来，解像特性に

関する画質評価はきわめて重要になってきた27～30）．各種

シーケンスの解像特性の検証や評価時の問題点など，解

像特性に関して多数報告されてきている13，14，16，31～38）．

さらに，MRIの解像特性はスライス方向も含めて等方

的ではない場合があるので，三次元的に解像特性を評

価することも提案されている31）．

　例えば，RARE系列のスピンエコー（fast SE，turbo

SE等）に代表される高速シーケンスは，T1強調像やプ

ロトン密度像を得るために第 1 エコーをk空間の中心

とする場合（実行エコー時間が第 1 エコー）に，MTFが

低下することにより画像がぼける（Fig. 7）．MTFの低

下は，高空間周波数成分の位相エンコードデータをT2

減衰したエコー信号で補填するためである．したがっ

て，MTFは位相エンコード方向にのみ低下し，T2が短

い組織ほど顕著である．

　では，実際にMRIのMTFを測定する場合に，どのよ

うな点に留意しなければならないのであろうか．MRI

のMTF測定の際の特徴について列記しながら問題点と

対処法を示す．

4-1　線形性

　MR信号の線形性が満たされるのは理論的に実数成

分であるが，通常は先のSNRの項で述べたように，絶

対値演算［M=（R2+I2）1/2≥0］した後に画像を出力してい
る．このため信号ベースラインの負の値が反転し，信

号値の線形性を満たさなくなる．この絶対値演算は，

全ての複素数領域の関数を正の実数領域のみに変換さ

せる位相関数（｜p（x）｜=1）で表される．複素数領域に
おけるline spread function（LSF）の絶対値LSF'（x）は，

LSF'（x）=p（x）・LSF（x）=｜LSF｜

であり，複素数画像のMTFと絶対値画像MTF'の関係

は，

MTF'（f）=FT{p（x）}＊MTF（f）

Fig. 6 CNRの空間周波数特性．
2 種類のT2（52msと365ms）間のCNRを，実行エコー
が第 1 エコーの高速スピンエコー（ETL=11）におい
て，位相エンコード方向と読み出し方向でおのおの測
定した．位相エンコード方向では，T2の違いによって 2
種類のSNRの差が高空間周波数側で大きくなるので，
CNRが空間周波数とともに高くなっていくことが分か
る．

Fig. 8 MTFを絶対値画像から得る際に生じるエラーのシミュ
レーション．
（a）実数データのLSF，（b）絶対値データのLSF．MRI
は時間領域（空間周波数領域）において有限サンプリン
グを行っているため，（a）LSFはsinc関数となる．実数
データ（実際は複素数データ）から得たMTF（c）は，理
論通り正負おのおののナイキスト周波数で急峻に低下
するが，絶対値演算後のデータから得るMTF（d）は，
この位相関数により歪められた結果を生じてしまう．
（c），（d）中のfNはナイキスト周波数．

Fig. 7 位相エンコード方向における高速スピンエコーのMTF
のシミュレーション．
第 1 エコーをk空間の中心として順次k空間の正負にデ
ータを割り振った．位相項の変化はないものとした．
T2 は（a）365ms ，（b）52msとした．MTF（k空間のデ
ータ配列に相当）は，T2の短いほうがより低下し，ETL
が大きいほど低下の度合が大きいことが分かる．また
MTFの変化は不連続であり，これがゴーストの原因に
もなっている．ETLが 1 の場合は通常のスピンエコー
に相当する．fNはナイキスト周波数．
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となる．ここで，＊はコンボリューション，FTはフ

ーリエ変換，MTF（f）は絶対値演算前のMTFである．

これは一定でない位相応答によってMTF'（f）に誤差が

生じることを示している．FT{ p（x）}には帯域制限がな
いので重篤な歪みが発生する（Fig. 8）．この点がMRI

のMTF測定時の主たる理論的問題である．絶対値再構

成処理のエラーを回避するため，① triangle関数のフ

ィルタを再構成前に使用し，MTF算出後にsinc2（x）を

使用してデコンボリューションを行う方法35），② 信号

発生部分と無信号部分のパーシャルボリューム効果を

利用してedge spread function（ESF）を底上げして線形

性を満たすようにする方法36），③ 絶対値演算を行う前

の複素数データから正負の空間周波数のMTF

（predisplay MTFもしくはtwo-sided MTF）を測定する

方法36）などがある．① の手法は，フィルタ補正処理が

大きな値の乗算を行うために，MTFの雑音レベルを著

しく増幅させ，精度，確度に制限が加わる．さらに ①

と ② の手法とも，上述の位相関数p（x）によって画像

領域における位相情報や負の空間周波数の情報はすべ

て失われる．③ の手法はMRIのMTFを最も正確に測

定することが可能であるが，測定や処理が難しく大変

手間がかかる17）．これらの問題を改善するためにわれ

われが開発した複素減算法39）もあるが，専用ファント

ムを作成しなければならない．

4-2　エイリアシング

　MRIのMTFを測定する際に，線形性において問題が

あったが，標本化定理を満たさない場合に生じるエイ

リアシングに関してはどうであろうか．MR画像は，

生データ（k空間）の（逆）フーリエ変換によって得られ

る．MRIにおいては時間軸のデータサンプリングが空

間周波数軸に相当（傾斜磁場の時間積分量が各空間周

波数に相当）するために，データ収集を終了させた時

点で，空間周波数軸に対しても急峻に打ち切られる．

したがって，ナイキスト周波数以上の空間周波数には

信号が存在せずエイリアシングは生じない36，38，39）．

すなわち，MRIのMTFは，エイリアシングの生じてい

ないディジタルMTFと考えることができる．

4-3　ESFとLSF（PSF）

　MRIは本質的にSNRが低いが，雑音がない状況を想

定するMTFにおいては，いかにSNRを高い状態で測

定できるかが重要となってくる．通常は，低空間周波

数領域のSNRが高い40）edge spread function（ESF）が使

用されている．ただ，ESFにおいても，高いSNRを達

成するために多数のラインを正確に重ね合わせて平均

しなければならない．また，ESFからLSFを求める際

に行った離散的微分処理に対して，デコンボリュー

ションを行わなければならないなど処理に手間がか

かる36，38）．逆にLSFやpoint spread function（PSF）を直

接得る方法では，非常に薄層のスリットや微少のホー

ル，チューブなどにおいて，どれだけ高いSNRを達成

できるかということが，測定精度を左右する．

4-4　不均一性，アーチファクトの影響

　MTFに関与する代表的因子としては，ピクセルサイ

ズ，傾斜磁場の直線性，静磁場均一性，RF均一性等

があり，解像特性の測定誤差を生じさせる要因とし

て，化学シフトアーチファクト，T2減衰アーチファク

ト，リンギングアーチファクト（Gibb’s phenomenon）

などが挙げられる．正確にファントムを配置（特にス

ライス方向）しない場合，パーシャルボリューム効果

によって測定結果が過小評価される．また，ファント

ムの角などファントムの形状は，磁場均一性に直接影

響して磁場を歪めるために，ESFやLSFのプロファイ

ルは角から十分に離れた位置で得なければならない．

一方，RFの空間均一性の低下は，低空間周波数の変

調を発生させるので，場合によっては解像特性に影響

を及ぼさない均一処理を行う必要がある．また，目的

外の不必要なエッジから生じるリンギングアーチファ

クトに関しては，十分注意を払わなければならない．

　以上，解像特性評価法における留意点に関して示し

たが，これらの問題点は当然SNRの空間周波数特性な

ど，MTFの値を必要とする他の評価法にもかかわって

くる．今後，理論的裏付けのされた実用的な解像特性

評価法の検討がいっそう望まれる．

5．まとめ

　以上，画像評価を提唱した各種機関および代表的な

画像評価法の概要と特徴に関して述べたが，ほかにも

スライス厚，スライスプロファイルなどのスライスの

特性に関する評価，T1，T2値，画像の歪み，アーチフ

ァクトの評価など，多くの重要な画像評価1～3，5，7～19）

がある．ぜひ原書を取り寄せて一読願いたい．信号雑

音比と均一性，信号雑音比とスライス厚などのよう

に，一つの評価法が他の評価法の結果に影響する場合

もあるので，広い視野を持って画像を評価しなければ

ならない．評価目的によって，必要な評価法，測定精

度，測定回数が大きく異なるので，事前に十分検討し

た後，最適な手法を実行しなければならない．仮に基

準化された方法を使用して報告するなら正確にその評

価法のルールに従って行わなければならない．いずれ

にしても原書を熟読する必要がある．今後は，後処理

（含CAD），他のモダリティとの画質の比較，画質と安

全性7，10，11，42～44）などの観点からMRI画像を評価する

必要性が一層高まると考えられる．
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