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第 1 章 緒論 

日本における悪性腫瘍による死亡の第 1 位は肺がんであり，2016 年の肺がん

年間死亡数は 73,838 人である 1)．肺がんの死亡数を減少させるためには，肺が

んの早期発見・早期治療が最も効果的であり，肺がん検診の果たす役割は大きい．

日本のがん検診には対策型検診と任意型検診があり，2006 年に報告された「有

効性評価に基づく肺がん検診ガイドライン」2)に準じて肺がん検診が行われてい

る．このガイドラインでは，肺がん検診に対しては対策型検診として 40 歳以上

の男女に対する胸部 X 線撮影と高危険群（重度喫煙者）に対する胸部 X 線検査

と喀痰細胞診併用法が推奨されている．一方，低線量胸部 Computed tomography

（CT）は，「死亡率減少効果の有無を判断する証拠が不十分である」という理由

から，対策型検診としては推奨されておらず，任意型検診として実施する場合に

は，「効果が不明であることと不利益について適切に説明する必要がある」とさ

れている．このように低線量胸部 CTが肺がん検診の検査として推奨されていな

いのは，ガイドライン作成時点において，有意な死亡率減少を証明する無作為化

比較試験（Randomized controlled trial: RCT）の結果が十分に得られていなかった

ためであると思われる．しかし，米国において行われた RCTである The National 

Lung Screening Trial（NLST）3)の結果が 2011年に報告され注目された．その内容

は，重度喫煙者群において，低線量胸部 CT検診を行った群は，通常の胸部 X線

撮影による検診を行った群よりも，肺がんによる死亡率が有意に 20％低下した

というものである．この結果を受け，米国 Center of Medicare and Medicaid Services

は，肺がん CT検診が肺がん死亡率低減に有効であるとして，年 1回の低線量胸

部 CT検診を公的医療保障に含めることを決定した 4)．また，2017年にイタリア

の研究グループが報告した RCT である Italian Lung Cancer Screening Trial

（ITALUNG）の結果（図 1）においては，統計的な有意差はみられなかった 
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図 1. Italian Lung Cancer Screening Trial の報告 5)より抜粋引用．(a)無作為化比較試験を

開始してから 2014 年までに発見された肺がんの累積数．Control group は通常診療，

Active group は低線量胸部 CT 検診を行った群を表す．灰色で示した領域は検診を行っ

た期間を示す．9年経過した時点において，Active group と Control group で発見された

肺がんの数は同程度であり，低線量胸部 CT 検診による overdiagnosis はみられない．

(b)無作為化比較試験を開始してからの肺がん死亡者の累積数．10年後において，Active 

group は Control group よりも死亡者の累積数が 30%少ないことが確認できる．   

(a) 
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ものの，低線量胸部 CT 検診による肺がんと肺がん以外の死亡率の減少が示唆さ

れた．さらに，低線量胸部 CT検診で診断された肺がんに overdiagnosis がみられ

なかったことが，十分な経過観察期間の後に示されたと結論された 5)．オランダ，

ベルギーにおいても RCT である Dutch-Belgian Randomized Lung Cancer Screening 

Trial（NELSON）6)が実施されており，その研究結果に注目が集まっている．ま

た，European Union 専門家グループは，低線量胸部 CT検診の実施計画を可能な

限り早急に開始するべきであると報告した 7)．このような欧米の動きから，日本

においても低線量胸部 CT検診の重要性が見直されてきており，今後，低線量胸

部 CT検診が，対策型検診として推奨される可能性は高いと考える． 

低線量胸部 CT検診では，病変部の視認性を低下させることなく，被検者の被

曝線量を低減することが重要である．Karabulut ら 8)は，がんを有する患者を通

常の線量と低線量で CT 撮影することで，撮影線量と肺結節の検出性能の関係に

ついて調査した．しかし，このような研究は被曝を伴うため，実施することは困

難である．そこで，肺結節を模擬する別の方法が用いられるようになってきてい

る．Botelho ら 9)は，胸部ファントムの内部に肺結節を模した構造物を配置した

被写体を用いることで，撮影線量，管電圧や再構成アルゴリズムが肺結節の検出

性能に与える影響について検討を行い，Li ら 10)はコンピュータで作成した肺結

節を用いることで同様の検討を行った．これらの肺結節シミュレーションは，撮

影線量や撮影・再構成条件の検討だけでなく，肺結節の CT値や体積測定に関す

る研究，読影医の学習用データベースの構築への利用など，被曝などの観点から

人体を用いた実施が困難な検討においては，特に有用な手法である 11-17)．また，

Huoら 18)は，肺がんCTスクリーニングにおけるComputer aided detection/diagnosis 

(CAD) system の QA（Quality assurance）の重要性について述べており，肺結節シ

ミュレーションを用いた CADの性能評価の方法が『future CAD QA procedure』
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として示されている．CT画像は装置や撮影・再構成条件によって画質が大きく

異なる．画質の違いは CADなどの定量解析の結果に影響を与えることが知られ

ており 19-23)，CADの性能評価や QAは CAD を使用する（導入する）施設ごとに

固有（site-specific）な CT 画像を用いることで，CAD の site-specific な性能評価

を行うことが重要である．しかし，CAD の性能を評価するためには，様々な種

類の肺がんの画像が多数必要であり，施設ごとに画像（症例）を集めることは困

難である．1施設のみでの症例収集が困難な場合，別の施設で撮影された CT画

像のデータベース 24)を用いて評価が行われているが，別の施設の画質の異なる

CT 画像を用いるため，適切に CAD の性能が評価できていない可能性がある．

このような場合にも肺結節シミュレーションの使用が有用であると考えられる．

肺結節シミュレーションにより，CAD を使用する施設で用いられている CT 画

像と同じ画質の症例を多く収集することができれば，site-specificな CADの性能

評価が可能となる．このように，肺結節シミュレーションの技術の開発は，重要

な研究領域になっている． 

これまでに，3種類の肺結節シミュレーションの方法が使用されている．1つ

目は，胸部ファントムの内部に肺結節を模した構造物を挿入して用いる方法で

ある 11-15)．これは最も広く使用されている方法であるが，様々な種類の結節や体

格の異なる患者を再現するために，多くの種類のファントムを作成しなければ

ならない．また，肺結節のサイズや CT値だけでなく，様々な形状を再現するこ

とは困難である．2つ目は，ある患者の CT画像から肺結節像を抽出し，別の患

者の画像に挿入する方法である 25,26)．この方法は，結節の構造を正確に再現する

のに効果的であるが，抽出した肺結節が挿入する画像と異なる画質（特に空間分

解能）の場合には適応できない．抽出肺結節像の画質は撮影・再構成条件によっ

て変化するものであり，撮影・再構成条件の変更や CT装置の入れ替えなどが行
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われた場合，それまでに収集された抽出肺結節像は利用できなくなってしまう．

さらに，画質は肺がん CT スクリーニングを実施する施設によっても異なるた

め，複数の施設から抽出肺結節像を収集し，それらをまとめて一つのデータベー

スとして使用することは困難である．3つ目は，コンピュータで作成した肺結節

（digital nodule）を患者の画像に挿入する方法である 10,16,17)．この方法は潜在的

に上記の 2 つの方法の問題点を解決することが可能である．しかし，これまで

に報告された digital nodule の多くは，視覚的に実際の肺結節画像と類似するよ

うに任意のフィルタリング処理やモデリングを施しており 10,16,17)，CT 装置の空

間分解能に基づかない不十分なものであった．和田らは digital nodule の異なる

作成方法の開発を進めている 27-29)．この方法では，それぞれの CT装置で測定さ

れた空間分解能に基づいて，被写体関数（object function）から digital nodule（virtual 

nodule）を作成する．これにより，それぞれの施設の CT装置で撮影される肺結

節像と同等の空間分解能を有する virtual nodule を得ることが可能である．この

ため，この virtual nodule は従来の digital nodule よりも優れた方法であると考え

る．しかし，これまでは結節の object function として濃度が一様な球体を想定し

ており 30-33)，不均一で不整形な実際の肺結節とは大きく異なるものであった．よ

り臨床的な検討に向け，実際の肺結節像に近い，不均一で不整形な肺結節 34)の

object function の作成が必要不可欠である． 

本研究では，患者の肺結節 CT 画像の object function に相当する Nodule-like 

object function を算出する方法を提案する．この Nodule-like object function から，

それぞれの施設で使用される CT 装置で測定した空間分解能に基づき，realistic 

virtual nodule を作成する（図 2）．これにより，site-specific な肺結節像を作成す

ることが可能となる．まず，CTテストファントムに含まれる均一濃度の球体を

用いて，Nodule-like object function と realistic virtual nodule の算出精度を検証し
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た．次に，不均一で不整形となるように作成した肺結節を用いて，realistic virtual 

noduleの算出精度の検証を行い，提案法の臨床利用への可能性を検討した． 

 

 

 

 

 

 

 

 

図 2. 提案法の概略図．Scanner-1 で撮影した肺結節像（Original image）を Scanner-1 の

Point spread function（PSF1）と Slice sensitivity profile（SSP1）によってデコンボリュ―

ションし，Nodule-like object function を算出する．これに Scanner-2 の PSF（PSF2）およ

び SSP（SSP2）を重畳積分することで，Scanner-2 の空間分解能を有する realistic virtual 

nodule を算出する． 
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第 2 章 方法 

2-1 使用機器および撮影・再構成条件 

CT装置には，4列 CT装置（Asteion; 東芝メディカルシステムズ，大田原，日

本）（以降，Scanner A とする），320 列 CT 装置（Aquilion One; 東芝メディカル

システムズ）（以降，Scanner B とする），384（192×2）列 CT 装置（SOMATOM 

Force; Siemens Healthcare, Erlangen, Germany）（以降，Scanner C とする）の 3機種

を用いた．撮影・再構成条件を表 1に示す．これらの条件は第 2章の 2-3, 2-4お

よび 2-5の全ての検討において統一して使用されている． 

 スキャン平面（x, y）における 2次元 Point spread function（PSF）およびスキャ

ン平面に垂直な体軸方向（z）における Slice sensitivity profile（SSP）をそれぞれ

の CT装置で測定した．再構成関数 FC52（Scanner A），FC14（Scanner B），Bf44d

（Scanner C）における PSFの測定には，精度検証を伴う PSF測定方法 35,36)を用

いた．いずれの CT装置もスライス厚 1 mmを用いており，SSP の測定にはマイ

クロコインファントム（京都科学，京都，日本）を用いた．3機種の CT 装置に

おける PSFおよび SSP のModulation transfer function（MTF）を図 3に示す． 
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表 1. 装置および条件 

 Equipment 

 Scanner A Scanner B Scanner C 

Model name 
Asteion 

(Toshiba) 
Aquilion One 

(Toshiba) 
SOMATOM Force 

(Siemens) 

Acquisition    

Detector rows 4 80 96 

Tube voltage 
(kV) 120 120 120 

Tube current 
(mA) 200 300 198 

Rotation time 
(s/rotation) 0.75 0.5 0.5 

Pitch 1.375 0.8125 0.9 

Image 
reconstruction    

Field of view 
(mm) 200 200 200 

Slice thickness 
(mm) 1 1 1 

Slice interval 
(mm) 1 1 1 

Reconstruction 
kernel 

High-resolution 
(FC52) 

Standard 
(FC14) 

Standard 
(Bf44d) 
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図 3. スキャン平面における PSFの MTF（上）と体軸方向における SSP の MTF（下）． 
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2-2 Nodule-like object function および realistic virtual nodule の算出方法 

 CT画像は装置固有の空間分解能を有している．ある CT装置（Scanner1）で得

られた肺結節の CT画像 I1(x,y,z)は式(1)で表すことができると仮定する 27-40)． 

 

𝐼1(𝑥, 𝑦, 𝑧) = [𝑂(𝑥, 𝑦, 𝑧) ∗∗ PSF1(𝑥, 𝑦)] ∗ SSP1(𝑧)  (1) 

 

ここで，O(x,y,z)は object function であり，患者の肺結節の濃度・形状を表してい

る．また，PSF1(x,y) と SSP1(z)はそれぞれ Scanner1の 2次元 PSF と SSP であり，

**と*はそれぞれ 2次元と 1次元の重畳積分を表す．式(1)より以下の式を導くこ

とができる． 

 

𝑂(𝑥, 𝑦, 𝑧) = F−1 {
F[𝐼1(𝑥,𝑦,𝑧)]

F[PSF1(𝑥,𝑦)]∙F[SSP1(𝑍)]
}   (2) 

 

ここで，Fと F-1はそれぞれフーリエ変換と逆フーリエ変換であり，式(2)による

計算はデコンボリュ―ションと同等である．このように PSF と SSP を用いるこ

とで，肺結節の画像から object function を算出することが可能である． 

 本研究では，Scanner1として Scanner A および Scanner B を用いた．一例とし

て，Scanner A の F[PSF1(x,y)]と F[SSP1(z)]および，それらの逆数を図 4 に示す．

図 4(c)の実線に示すように，式(2)における F[PSF1(x,y)]の割り算は不安定な数値

計算となる．これは，F[PSF1(x,y)]が周波数の高い領域において 0 に近い値とな

るためである（図 4(a)）．図 5 に式(2)による object function 算出の一例を示す．

直径 5, 7, 10 mm の球体の CT画像 I1(x,y,z)（図 5(a)）から，PSF1(x,y)と SSP1(z)を

用いて式(2)によって算出した object function が図 5(b)の画像である．I1(x,y,z)に含

まれる周波数の高い信号が過度に増強され，過剰なノイズを含んだ画像となる
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ことが確認できる．このような問題を避けるため，F [PSF1(x,y)]-1（図 4(c)）の周

波数の高い領域を窓関数によって次第に減少させた．窓関数𝑊𝐻𝑎𝑛𝑛(𝑤)には次式

に示す Hann windowを用いた． 

 

𝑊𝐻𝑎𝑛𝑛(𝑤) = {

1.0 (𝑤 < 𝑤1)

0.5 + 0.5 cos
𝑤−𝑤1

∆𝑤
𝜋 (𝑤1 ≤ 𝑤 ≤ 𝑤1 + ∆𝑤)

0.0 (𝑤1 + ∆𝑤 < 𝑤)

 

         (3) 

 

𝑤 = √𝑢2 + 𝑣2       (4) 

 

ここで u と v はそれぞれ x と y の方向に対応する空間周波数方向であり，u と v

方向を等方的に扱ったラジアル方向における空間周波数を w とする．w1と Δwは

窓関数の調整パラメータであり，その最適化の方法については第 2章 2-3におい

て言及する．また，図 4(b)および(d)に示されるように，本研究で用いた CT画像

の体軸方向のナイキスト周波数は低いため，F[SSP1(z)]-1 への窓関数の適用は必

要ないと考えた．スライス間隔が 1 mm 以上の画像を用いる場合には，ナイキス

ト周波数は 0.5 cycles/mm 以下であり，F[SSP1(z)]-1による不安定な数値計算とな

る可能性はほとんどないと考えられる．式(2)に Hann window 𝑊𝐻𝑎𝑛𝑛(𝑤)を用い

ることで次式を得た． 

 

𝑂′(𝑥, 𝑦, 𝑧) = F−1 {
F[𝐼1(𝑥,𝑦,𝑧)]

F[PSF1(𝑥,𝑦)]∙F[SSP1(𝑍)]
𝑊𝐻𝑎𝑛𝑛(𝑤)}  (5) 

 

この O’(x,y,z)を Nodule-like object function とする． 
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図 4. 空間周波数領域における Scanner A の PSF と SSP．(a) 再構成関数 FC52 の PSF．

(b) スライス厚 1 mmの SSP．(c) PSF(a)の逆数を実線で示す．また，PSF(a)の逆数と窓

関数 WHann(w)との積を破線で示す．(d) SSP(b)の逆数．表 1 に示す条件で撮影された画

像のナイキスト周波数は，x-y 方向では 1.28 cycles/mm，z 方向では 0.5 cycles/mm であ

る． 
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図 5. 式(2)を CT 画像に適用した一例．(a) 直径 5 mm, 7 mm, 10 mmの球体を撮影した

CT 画像 I1(x,y,z)．(b) 式(2)により I1(x,y,z)から算出した O(x,y,z)． 

 

 

 次に，異なる CT装置（Scanner2）の使用を想定する．Nodule-like object function

から次式によって画像 I2(x,y,z)を算出する． 

 

𝐼2(𝑥, 𝑦, 𝑧) = [𝑂′(𝑥, 𝑦, 𝑧) ∗∗ PSF2(𝑥, 𝑦)] ∗ SSP2(𝑧)  (6) 

 

ここで，PSF2(x,y) と SSP2(z)はそれぞれ Scanner2の 2 次元 PSF と SSP である．

I2(x,y,z)は，Scanner2を用いて撮影した肺結節の画像と同等の空間分解能を有する．

このようにして得られた I2(x,y,z)を realistic virtual nodule とする．本手法を用い
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て，ある CT装置によって得られた肺結節画像から Nodule-like object function を

算出しデータベースを構築することにより，この Nodule-like object function のデ

ータベースから，異なる CT 装置によって撮影される肺結節画像に相当する

realistic virtual nodule を作成することが可能である． 

 

2-3 窓関数の最適化 

 式(3)における Hann window 𝑊𝐻𝑎𝑛𝑛(𝑤)の調整パラメータ w1，Δw を最適化する

ために，高コントラスト CTテストファントム（MHT-Type; 京都科学）を使用し

た．このファントムは，一様な軟部組織等価物質で作成された直径 2, 3, 5, 7 , 10 

mm の円柱が肺野等価物質の中に埋め込まれている．ファントムを撮影した CT

画像を図 6 に示す．円柱が z 軸方向と平行となるように配置し，Scanner A と

Scanner Bで撮影した．CT画像は円柱と垂直であるため，円柱の画像の空間分解

能は SSP には依存せず，2 次元 PSF のみに依存するため，式(1)は次式で表すこ

とができる． 

 

𝐼1(𝑥, 𝑦) = 𝑂(𝑥, 𝑦) ∗∗ PSF1(𝑥, 𝑦)    (7) 

 

ここで，I1(x,y)は円柱の CT画像であり，O(x,y)は円柱の object function である．

このとき，式(5)は次式のように表される． 

 

𝑂′(𝑥, 𝑦) = F−1 {
F[𝐼1(𝑥,𝑦)]

F[PSF1(𝑥,𝑦)]
𝑊𝐻𝑎𝑛𝑛(𝑤)}   (8) 

 

Scanner Aにおける Hann window の調整パラメータ w1，Δwの最適化の一例を図 7

に示す．直径 2, 3, 5, 7, 10 mm の円柱の CT画像 I1(x,y)を図 7(a)に示す．これらの
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画像から，式(8)によって Nodule-like object function を算出し（図 7(b)），球体の

既知の直径および CT 値に基づいて作成した理想的な object function（図 7(c)）と

比較した．Nodule-like object function から object function を減算した画像を図 7(d)

に示す．円柱の輪郭部分の差異を評価するために，それぞれの直径ごとに図 7(d)

に示すリング状の Regions of interest（ROIs）を設定し，Root mean square error

（RMSE）を算出した．5つの RMSE の平均値を平均 RMSE として，Nodule-like 

object function と object function の差異を評価する指標とした．w1は 0.1 から 1.5 

cycles/mm まで 0.05 cycles/mm 間隔で，Δw は 0.0 から 1.5 cycles/mm まで 0.05 

cycles/mm間隔で変化させ，全ての w1と Δwの組み合わせにおいて object function

を算出し，平均 RMSEが最小となったときの w1，Δw を最適値とする（図 7(e)）．

Scanner Aと Scanner Bについて，Hann window の調整パラメータ w1と Δw の最

適化を行った．Scanner Bにおける最適化の結果を図 8に示す． 

 

図 6. MHT ファントムの CT 画像．直径 200 mmのファントムをガントリ中心に配置し

撮影した．直径 2, 3, 5, 7, 10 mmの 5 種類の円柱（矢印）は窓関数の調整パラメータの

最適化に使用した．直径 5, 7, 10 mmの 3 種類の球体（三角）は第 2章 2-5 で使用する． 
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Scanner Aでは，w1 = 1.0 cycles/mm, Δw = 0.3 cycles/mm の際に最小の平均 RMSE

が 166.9 Hounsfield units（HU）であった．Scanner Bでは，w1 = 0.85 cycles/mm, 

Δw = 0.6 cycles/mm の際に最小の平均 RMSEが 177.1 HUであった．Scanner A の

最適化された Hann window（図 9(a)）と周波数領域における PSF の逆数との積

（図 9(b)）は，周波数の高い領域において次第に減少することが確認できる．

Scanner Bの同様の結果を図 9(c), (d)に示す． 

 提案法では式(3)に示すように Hann window を採用したが，その他の窓関数と

して Hamming window 𝑊𝐻𝑎𝑚𝑚𝑖𝑛𝑔(𝑤)，Blackman window 𝑊𝐵𝑙𝑎𝑐𝑘𝑚𝑎𝑛𝑛(𝑤)の適用の

可能性についても検討を行った．それぞれの窓関数を以下の式で示す． 

 

𝑊𝐻𝑎𝑚𝑚𝑖𝑛𝑔(𝑤) =

{

1.0 (𝑤 < 𝑤1)

0.54 + 0.46 cos
𝑤−𝑤1

∆𝑤
𝜋 (𝑤1 ≤ 𝑤 ≤ 𝑤1 + ∆𝑤)

0.08 (𝑤1 + ∆𝑤 < 𝑤)

  (9) 

 

 

𝑊𝐵𝑙𝑎𝑐𝑘𝑚𝑎𝑛𝑛(𝑤) =

{

1.0 (𝑤 < 𝑤1)

0.42 + 0.5 cos
𝑤−𝑤1

∆𝑤
𝜋 + 0.08 cos 2

𝑤−𝑤1

∆𝑤
(𝑤1 ≤ 𝑤 ≤ 𝑤1 + ∆𝑤)

0.0 (𝑤1 + ∆𝑤 < 𝑤)

         (10) 

 

それぞれの窓関数には Hann windowと同様の調整パラメータ w1, Δw を設けた．

式(8)の Hann window 𝑊𝐻𝑎𝑛𝑛(𝑤)に代わり，Hamming window 𝑊𝐻𝑎𝑚𝑚𝑖𝑛𝑔(𝑤)を用い

て，円柱画像の O’(x,y)を算出し，Hann window と同様の手順で調整パラメータ
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w1，Δwの最適化を行った（図 10, 11）．同様に Blackman window 𝑊𝐵𝑙𝑎𝑐𝑘𝑚𝑎𝑛𝑛(𝑤)に

ついても最適化を行った（図 12, 13）．最適化した窓関数と周波数領域における

PSFの逆数と窓関数の積を図 14（Hamming window），図 15（Blackman window）

に示す．調整パラメータを最適化した際の平均 RMSE の値を表 2 にまとめる．

いずれの窓関数も，平均 RMSE は同程度の値となった．Hamming window と

Blackman windowは，どちらも提案法への適用が可能であると考えられるが，本

研究では，一般的な窓関数である Hann window を用いることとした． 
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図 7. Scanner Aにおける Hann windowの調整パラメータである w1と Δwの最適化．(a) 

ファントムに含まれる 5種類の円柱を撮影して得られた CT 画像．(b) 画像(a)から算出

した Nodule-like object function．(c) 数値的に作成した理想的な object function．(d) 

Nodule-like object function (b)から理想的な object function (c)を引いた画像．(e)調整パラ

メータ w1, Δwに依存する平均 RMSEs の最小値を矢印で示す． 
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図 8. Scanner B における Hann windowの調整パラメータである w1と Δwの最適化．(a-

e)は図 7と同様である． 
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図 9. (a) Scanner Aにおいて最適化された Hann window．(b) Hann window(a)と周波数領

域におけるPSF（FC52）の逆数との積．(c) Scanner Bにおいて最適化されたHann window．

(d) Hann window(c)と周波数領域における PSF（FC14）の逆数との積． 
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図 10. Scanner A における Hamming window の調整パラメータである w1と Δw の最適

化．(a-e)は図 7と同様である． 
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図 11. Scanner BにおけるHamming windowの調整パラメータであるw1とΔwの最適化．

(a-e)は図 7と同様である． 
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図 12. Scanner A における Blackman window の調整パラメータである w1と Δw の最適

化．(a-e)は図 7と同様である． 
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図 13. Scanner B における Blackman window の調整パラメータである w1と Δw の最適

化．(a-e)は図 7と同様である． 
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図 14. 最適化された Hamming window．(a-d)は図 9 と同様である． 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

図 15. 最適化された Blackman window．(a-d)は図 9 と同様である．  
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表 2. 最適化した窓関数を用いて円柱画像から算出した Nodule-like object function と理

想的な object function の比較． 

 

Window function Hann Hamming Blackman 

Smallest mean 

RMSE for Scanner A 
166.9 166.8 166.8 

Smallest mean 

RMSE for Scanner B 
177.1 179.8 177.2 

 

 

 

2-4 均一球体を用いた Nodule-like object function の精度検証 

 式(5)によって得られる Nodule-like object function の精度を検証するために，高

コントラスト CTテストファントム（MHT-type）に含まれる直径 5, 7, 10 mm の

一様な球体を使用した．このファントムは Hann window の調整パラメータの最

適化（第 2章 2-3）に使用したものと同一のものである．球体の画像は Scanner A

と Scanner Bの 2機種の装置で取得した．Scanner Aで測定した PSFと SSP を用

い，Scanner Aで得られた各直径の球体画像から，それぞれの球体の Nodule-like 

object function を算出した．Scanner A および Scanner B の画像から算出した

Nodule-like object function を Nodule-like object function A および Nodule-like object 

function Bとする．次に，別の CT装置（Scanner C）の PSFおよび SSP を用いて

式(6)によって，Nodule-like object function Aおよび Nodule-like object function Bか

ら，それぞれの realistic virtual nodule を算出した．各直径の球体毎に，Nodule-like 

object function Aから算出した realistic virtual nodule と Nodule-like object function 

Bから算出した realistic virtual nodule の比較を行い，その差を RMSE によって定
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量的に評価した．Nodule-like object function A と Bの差異は，それぞれの Nodule-

like object function から算出した realistic virtual nodule の差異に反映される．

Nodule-like object function A と Bが精度よく算出できた場合には，2つの realistic 

virtual noduleは一致すると考えられるため，realistic virtual nodule の差異の評価

を行うことで，Nodule-like object function の精度検証を行った． 

 

2-5 Realistic virtual nodule の精度検証 

2-5-1 均一球体を用いた realistic virtual nodule の精度検証 

 第 2 章 2-4 において，Scanner C の PSF と SSP を用いて，Nodule-like object 

function A および Nodule-like object function B から，ファントム球体の realistic 

virtual noduleの算出を行った．Realistic virtual noduleの精度を検証するために，

Scanner C でファントム球体を撮影して得られた CT画像（realistic virtual nodule

の目標とする画像）と算出した realistic virtual nodule の比較を行い，その差を

RMSE によって定量的に評価を行った． 

 

2-5-2 自作模擬結節を用いた realistic virtual nodule の精度検証 

 Realistic virtual nodule の臨床での利用の可能性を検証するために，不均一で不

整形な 5つの自作模擬結節を自作して用いた．CT値が約-800, -600 HUの 2種類

の紙粘土を不均一に混ぜ合わせて 5つの自作模擬結節（Case 1-5）を作成した（図

16(a)）．自作模擬結節の CT値に影響がないように，CT値の低い絹糸を用いて自

作模擬結節を発砲スチロールのケースに固定した（図 16(b)）．発砲スチロールの

ケースを CT装置のガントリ中心に置いた際に，5つの自作模擬結節がガントリ

中心から 80 mm 以内の距離に位置する配置とした．自作模擬結節とバックグラ

ウンド（空気）との CT 値コントラストは約 200 から 400 HUである．また，撮
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影の際の位置合わせの基準として，発砲スチロールのケースの外側に 5 つの金

属片を固定した（図 16(c)）．ケースに固定した金属片を目印に，位置合わせを行

い，表 1 に示す条件において Scanner A と Scanner C で撮影した．Scanner A によ

って撮影した自作模擬結節の CT画像（Case 1-5）を図 16(d)に示す．Scanner A で

得られた画像から Nodule-like object function を算出した．Scanner C の PSFと SSP

を用いて，Nodule-like object function から，式(6)より realistic virtual nodule を算

出した．Realistic virtual nodule と Scanner C で得られた自作模擬結節の画像を比

較し，RMSE により定量的に評価を行った． 
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図 16. 肺結節を模した自作模擬結節．(a) 5 つの自作模擬結節（Case 1-5）の外観．(b) 

発砲スチロールを用い，絹糸で自作模擬結節を固定．(c) 発砲スチロールに固定した位

置合わせ用の金属片．(d) 自作模擬結節（Case 1-5）の CT 画像（axial 断面）．  
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第 3 章 結果 

3-1 均一球体を用いた Nodule-like object function の精度検証 

Scanner Aで撮影した直径 5 mm の球体の CT 画像（図 17(a)）から，Nodule-like 

object function Aの算出を行った（図 17(b)）．Nodule-like object function にはノイ

ズが含まれていたが，輪郭部分のボケが少なく，一様な CT値を持つ球体（理想

的な object function）のような画像であった．Scanner C の PSFと SSP を用いて，

Nodule-like object function A から realistic virtual nodule を算出した（図 17(c)）．同

様の手順で，Scanner Bで撮影した球体の CT画像（図 17(d)）から，Nodule-like 

object function Bを算出し（図 17(e)），Scanner C の PSFと SSP を用いて，realistic 

virtual nodule を算出した（図 17(f)）．Nodule-like object function A から算出した

realistic virtual nodule（図17(c)）とNodule-like object function Bから算出した realistic 

virtual nodule（図 17(f)）には，ほとんど差異はみられなかった．2つの画像の差

分画像（図 17(g)）と CT値プロファイル（図 17(h)）からもよく一致しているこ

とが確認できた．直径 7, 10 mmの球体の同様の結果をそれぞれ図 18, 19に示す．

また，Nodule-like object function A, B から算出した realistic virtual nodule の差異

を評価した RMSE を表 3に示す．球体の CT値とバックグラウンドの CT 値のコ

ントラスト（約 674 HU）を考慮すると，RMSE の値は小さいと考えられる．2つ

の realistic virtual nodule はとてもよく一致し，異なる CT 装置から算出した

Nodule-like object function の一致を確認することができた． 
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図 17. (a) Scanner A で撮影した 5 mm 球の CT 画像．(b) 画像(a)から算出した Nodule-

like object function．(c) 画像(b)から算出した realistic virtual nodule．(d-f) Scanner B にお

ける(a-c)に対応する結果．(g) 画像(f)から画像(c)を引いた差分画像．(h) 画像(c)の点線

における CT 値プロファイルをドット線，画像(f)の実線における CT 値プロファイルを

実線で示す．画像(a-f)は Window level = -600 HU, Window width = 1200 HU であり，画像

(g)は Window level = 0 HU, Window width = 200 HU である． 
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図 18. 7mm球の結果．(a-h)は図 17と同様である． 
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図 19. 10mm球の結果．(a-h)は図 17 と同様である． 
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表 3. Nodule-like object function A, B から算出した realistic virtual nodule の RMSE． 

 

 

 

 

 

 

 

3-2 均一球体を用いた realistic virtual noduleの精度検証 

直径 5 mm の球体の Nodule-like object function A から作成した realistic virtual 

nodule（図 20 (a)）と Scanner C の画像（図 20(b)）の比較を行った．2 つの画像

の差分画像（図 20(c)）と CT 値プロファイル（図 20(d)）から，realistic virtual 

noduleと Scanner C の画像がよく一致していることが確認できた．直径 7, 10 mm

の球体の結果を図 21, 22に示す．Realistic virtual nodule は，いずれの直径の球体

においても，Scanner C の画像との差異はほとんどみられなかった．Nodule-like 

object function B における同様の結果を図 23-25 に示す．また，これらの RMSE

の値を表 4に示す． 

  

 Diameter of phantom sphere 

 5 mm 7 mm 10 mm 

RMSE 13.3 13.7 12.4 
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図 20. (a) 直径 5 mmの球体の Nodule-like object function Aから算出した realistic virtual 

nodule．(b) Scanner C で撮影した直径 5 mmの球体の画像．(c) 画像(a)から画像(b)を引

いた差分画像．(d) 画像(a)の点線における CT 値プロファイルをドットで，画像(b)の点

線における CT 値プロファイルを実線で示す．画像(a, b)は Window level = -600 HU, 

Window width = 1200 HU であり，画像(c)は Window level = 0 HU, Window width = 200 HU

である．  
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図 21. 直径 7 mm の球体の Nodule-like object function A から算出した realistic virtual 

nodule の結果．(a-d)は図 20 と同様である． 
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図 22. 直径 10 mm の球体の Nodule-like object function A から算出した realistic virtual 

nodule の結果．(a-d)は図 20 と同様である． 
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図 23. 直径 5 mm の球体の Nodule-like object function B から算出した realistic virtual 

nodule の結果．(a-d)は図 20 と同様である． 
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図 24. 直径 7 mm の球体の Nodule-like object function B から算出した realistic virtual 

nodule の結果．(a-d)は図 20 と同様である． 
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図 25. 直径 10 mm の球体の Nodule-like object function B から算出した realistic virtual 

nodule の結果．(a-d)は図 20 と同様である． 
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表 4. Nodule-like object function から算出した realistic virtual nodule と Scanner C で球体

を撮影した画像の RMSE． 

 

 Diameter of phantom sphere 

 5 mm 7 mm 10 mm 

RMSE for Nodule-like 

object function A 
10.8 11.1 12.5 

RMSE for Nodule-like 

object function B 
15.9 16.8 16.5 

 

 

 

3-3 自作肺結節を用いた realistic virtual nodule の精度検証 

 Scanner Aで撮影した Case 1の自作肺結節の画像（図 26(a)）を使用して，Nodule-

like object function を算出した（図 26(b)）．Scanner C の PSF と SSP を用いて，

Nodule-like object function から算出した realistic virtual nodule（図 26(c)）を Scanner 

C で撮影した自作肺結節の画像（図 26(d)）と比較した．Realistic virtual nodule は，

Scanner C の画像とよく類似し，2 つの画像の差分画像（図 26(e)）と CT 値プロ

ファイル（図 26(f)）からも，その一致を確認することができる．Case 2-5の結果

を図 27-30に示す．また，これらの RMSE を表 5に示す． 
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図 26. (a) Scanner Aで撮影した Case 1の自作模擬結節の CT 画像．(b) 画像(a)から算出

した Nodule-like object function．(c) Scanner C の PSF と SSP を用いて Nodule-like object 

functionから算出した realistic virtual nodule．(d) Scanner C で撮影した Case 1 の自作模

擬結節の画像．(e) 画像(c)から画像(d)を引いた差分画像．(f) 画像(c), (d), (a)の点線にお

ける CT 値プロファイルをそれぞれドット，実線，点線で示す．画像(a-d)は Window 

level = -750 HU, Window width = 500 HU であり，画像(e)は Window level = 0 HU, Window 

width = 200 HU である．比較のため，全ての画像は同じ距離スケールで表示した．  
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図 27. Case 2 の自作模擬結節の結果．(a-f)は図 26と同様である． 
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図 28. Case 3 の自作模擬結節の結果．(a-f)は図 26と同様である． 
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図 29. Case 4 の自作模擬結節の結果．(a-f)は図 26と同様である． 
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図 30. Case 5 の自作模擬結節の結果．(a-f)は図 26と同様である． 
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表 5. Nodule-like object function から算出した realistic virtual nodule と Scanner C で撮影

した自作模擬結節の画像の RMSE． 

  

 Laboratory-made physical nodules 

 Case 1 Case 2 Case 3 Case 4 Case 5 

RMSE 8.2 6.9 8.6 8.1 6.2 
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第 4 章 考察 

 本研究では，CT 装置の PSF および SSP を用いたデコンボリュ―ションによ

って，肺結節の CT 画像から Nodule-like object function を算出し，異なる CT 装

置の PSF および SSP を重畳積分することで realistic virtual nodule を算出する方

法を考案した．Scanner A で撮影した球体の画像と Scanner Bで撮影した画像は，

異なる装置を使用し PSF/SSP が異なるために（図 3），空間分解能に大きな差異

がみられた（図 17-19）が，Nodule-like object function A と Nodule-like object function 

Bには，大きな差異はみられなかった．また，それぞれのNodule-like object function

から算出した realistic virtual nodule がよく一致し，Nodule-like object function A と

Bの一致を確認することができた．これは，理想的な object function に類似した

Nodule-like object function が算出できたためと考えられ，調整パラメータの最適

化を伴う Hann window を用いることで，Nodule-like object function が高精度で算

出できたことを示している．さらに，Nodule-like object function A，Bから算出し

た realistic virtual nodule は，異なる CT装置（Scanner C）の画像ともよく一致し

た（図 20-25）．これにより，ある CT 装置で撮影された肺結節画像から Nodule-

like object function を算出し，この Nodule-like object function から，異なる CT装

置の空間分解能を有する realistic virtual nodule を作成するという提案法の妥当性

が示された．Nodule-like object function は CT 装置や撮影・再構成条件の異なる

複数の施設から収集することができる．Nodule-like object function を作成すれば，

それぞれの施設で使用している CT 装置の空間分解能を有する realistic virtual 

noduleを作成することが可能である．すなわち，実際の肺結節に類似した外観を

有した，site-specificな肺結節像を作成することが可能となる．提案法は，従来の

肺結節シミュレーションの問題点 10-18,25-33)を解決できる方法である． 

 提案法によって，各施設で使用している CT 画像と同じ空間分解能を有する肺
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結節シミュレーションを可能とすることで，CADの site-specificな性能評価が可

能となると考えられる．一般に CAD の開発や機械学習には，特定の CT 装置や

撮影・再構成条件の CT 画像のデータベースが用いられる．このため，CAD を

導入する際に，その施設で使用している CT 画像の画質と CAD の開発・機械学

習に用いられたデータベースの画質が異なっていた場合には，CAD の性能を十

分に発揮できない可能性がある．CAD を導入する際には，その施設の CT 画像

を用いて受け入れ試験を行うことが重要である．しかし，施設ごとに膨大な画像

（症例）を収集することは大変困難である．提案法によって，他施設で撮影され

た肺結節の CT 画像から Nodule-like object function を算出し，自施設の CT 装置

で測定した PSF，SSPを重畳積分して realistic virtual nodule を算出する．このよ

うにして得られた realistic virtual nodule を自施設で撮影した胸部 CT画像に挿入

して CADの評価に用いることで，膨大な画像の収集の労力を省き，適切な CAD

の性能評価を実施することが可能になると期待される． 

 著者の研究グループでは，これまでに一様球体を被写体関数として生成した

virtual noduleの CADの性能評価への適用を報告した 33)．Virtual noduleを用いる

ことにより，結節の大きさと濃度（ΔCT）に依存する CADの結節検出限界を明

らかにすることができた．その一例を図 31に示す．CADによる検出結果を結節

径と濃度ごとに示すことによって，検出限界を明示した結果である．この結果か

ら，例えば 5 mm 以上の結節検出にはΔCT が約 200 HU 以上であることが必要

ということが言える．Virtual nodule の大きさや濃度を任意に設定できることか

ら，このような評価法が容易に可能となった．また，virtual noduleは肺内の任意

の位置に挿入でき，結節位置による CAD の検出特性を把握することもできる．

その一例を図 32 に示す．血管に重なる位置に挿入された virtual nodule は CAD

による検出結果が偽陰性となるが，血管から離すことによって検出されること
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がわかる．実験に用いた CADは血管に重なる（近接する）位置にある結節の検

出能が低い特性があるものと推測された．このように，結節の大きさや濃度およ

び肺内位置を任意に設定・調整できる virtual noduleは，CADの様々な検出特性

を詳細に解析することができる特長を持ち，かつ site-specific な CAD の性能評

価法として活用できる． 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

図 31. Virtual noduleの CAD の性能評価への適用 33)．肺結節の直径を 4から 8 mm，

濃度（ΔCT）を 100から 700 HUの範囲で変化させ，直径とΔCT の全ての組み合

わせで生成した virtual nodule を胸部 CT 画像に挿入して，CAD で解析を行った．

線より上側の領域における肺結節の直径とΔCT の組み合わせでは，CAD により検

出が可能である．これにより，肺結節の直径とΔCT に依存した CAD の検出限界

を明らかとした． 

 

 

 

 

 

 

 

 

図 32. Virtual nodule を挿入する肺内位置と CADの検出特性の検討 33)．矢印で示す

位置に挿入した virtual noduleは CADで検出されなかった．血管に沿って近位，遠

位（“▲”で示す位置）に挿入位置を変化させた場合も CAD で検出されなかった

が，血管から離れた位置（“●”で示す位置）に挿入した virtual noduleは検出され

た．これにより，実験で用いた CAD の検出特性が肺結節の位置に依存することが

明らかとなった． 
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 しかし，これまでの virtual noduleに関する研究では，object function として濃

度が一様な球体を想定しており不均一で不整形な実際の肺結節とは異なるもの

であった．そこで本論文では，従来の virtual nodule の生成手法を拡張し，実際

の結節像を基に realistic virtual nodule を生成する新しい手法の考案へとつなげた．

本研究では検討しなかったが，realistic virtual nodule はその濃度や大きさの変更

（線形変換による拡大・縮小および濃度調整）が容易であり，挿入する肺内位置

も任意に設定できる．したがって，これまでの virtual nodule を用いた検討（図

31，32）は realistic virtual nodule を用いて実現することができ，より臨床病変を

想定した場合に近い結果が得られるものと期待される． 

 CAD の特性によっては，結節の検出能が結節の肺内位置や結節の周りの状態

（血管や胸壁などの周辺構造物との位置関係や接触の状態）に依存する場合が

ある．Realistic virtual nodule を肺内に挿入する際に，血管や胸壁に近接あるいは

一部重なる位置に挿入した場合にはCADによる検出能が低下することも予想さ

れる．Realistic virtual nodule を挿入する位置は CADの性能評価の結果に影響す

る要因の一つとなる可能性がある．Realistic virtual nodule を用いて CADの性能

評価を行う際に，各施設で独自の方法・基準で realistic virtual noduleを肺内に挿

入した場合には，その挿入方法に依存した評価結果となり，施設間での比較がで

きない結果となるものと考えられる．今後，realistic virtual nodule を用いた CAD

性能評価法を標準的な CADの QAのための手法として確立するためには、肺内

の挿入位置や挿入手法に関する検討が必要となる。 

 Realistic virtual noduleは臨床画像における実際の肺結節像を抽出し，その空間

分解能を異なる CT 装置における画像の空間分解能の特性に変換することによ

って生成される．著者の研究グループではこの理論に基づいて，図 33に示すよ

うに，臨床画像の空間分解能を異なる CT装置における画像の空間分解能の特性
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に変換する手法の開発を進めてきた 39)．この方法では，臨床画像における肺結

節像の抽出は行わずに，結節を含む胸部画像全体の空間分解能が変換される．そ

の一例を図 34 に示す．空間分解能が変換された画像は，異なる CT 装置で撮像

した画像（真値）との差はほとんどみられない．肺結節像の領域においてもほと

んど差異はなく，変換精度が高いことがわかる．この手法では realistic virtual 

noduleの生成法とは異なり，結節像の抽出および肺内への挿入は不要である．臨

床画像における結節の位置や結節の周りの状態（血管や胸壁などの周辺構造物

との位置関係や接触の状態）はそのまま維持された状態で，空間分解能の変換が

行われる．この手法を利用することにより，他施設で撮影された肺結節の CT画

像を自施設の CT 画像の空間分解能の特性に変換し CAD の評価に用いることが

でき，site-specificな CADの性能評価が可能となる．Realistic virtual nodule の場

合とは異なり，各施設で独自に結節像を肺内に挿入する必要がないことから，施

設間で比較することのできる性能評価結果が得られると考えられる．CADのQA

のための標準的な手法の一つになることが期待される．ただし，この手法では肺

結節像の抽出を行わないため，結節の大きさや濃度および挿入する肺内位置の

変更・調整は難しい．前述の virtual noduleを用いた検討結果（図 31，32）への

適用はできない． 
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図 33. CT 画像全体の空間分解能を変換する方法 39)では，肺結節の抽出・挿入を行

わず，肺結節および周辺構造物などの情報をそのまま利用する．他施設で撮影した

症例の画像を，空間分解能の特性のみ自施設のものに変換して用いることができ

る．本研究の提案法は，他施設で撮影された画像から肺結節を抽出し，空間分解能

を変換して得られた Realistic virtual noduleを自施設の画像に挿入して用いる．提案

法は，Nodule-like object function の大きさ・濃度の変更や，realistic virtual noduleの

挿入位置を調整することで，CAD の様々な検出特性を詳細に解析することができ

る 
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図 34. CT 画像全体の空間分解能を変換する方法 39)の一例．(a) 標準的な再構成関

数を用いて再構成した画像（真値）．(b) 高分解能な再構成関数を用いて再構成し

た画像．(c) 空間分解能の変換により，画像(b)を画像(a)の分解能に変換した画像．

(d) 画像(c)と画像(a)の差分画像． 

 

 CADの site-specific な性能評価法として，virtual nodule33)または realistic virtual 

nodule を用いる方法と，胸部 CT 画像全体の空間分解能を変換する方法 39)があ

る．前者は，結節の大きさや濃度および挿入する肺内位置の変更・調整を行い，

CAD の様々な検出特性を詳細に解析する場合に適する手法と考えられる．後者

は，CADの QAのための標準的な手法になり得るものと予想される． 

 式(5)における空間周波数領域での PSFおよび SSP による除算（デコンボリュ

ーション）は，一般的な画像鮮鋭化（復元）と同様の処理である．一般に，デコ

ンボリュ―ションはノイズに敏感であり，ノイズ増強の問題を解決することは

困難である．本研究では，ノイズの増強を低減するために，式(3)-(5)において 2

つの調節パラメータを有する Hann windowを導入した．しかし，図 17-19（それ

ぞれの図における(b)と(e)）に示したように，ノイズを完全に除去できておらず，

Nodule-like object function は元の CT画像（図 17-19における(a)と(d)）よりも，

多くのノイズを含んでいる．一方で，Nodule-like object function から作成された

realistic virtual nodule に含まれるノイズはあまり多くない．これは，Nodule-like 

object function に PSF および SSP を重畳積分することによって realistic virtual 
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noduleを算出する過程で，重畳積分の処理が，高い空間周波数領域におけるノイ

ズを低減させるローパスフィルタの役割を果たしているためである．結果とし

て得られた realistic virtual nodule は，ノイズが少なく，Scanner C の画像と同等で

あった（図 20-25）．従来の画像鮮鋭化・復元処理は，Nodule-like object function

に相当する肺結節像を算出し，臨床診断やその特徴の定量評価に用いることを

目的としていたために 41)，ノイズの増強を避ける必要があった．しかし，本研

究の目的は，Nodule-like object function から realistic virtual nodule を算出すること

であるため，Nodule-like object function におけるノイズの増強は問題にならない．

提案法は，デコンボリュ―ションによって得られた Nodule-like object function か

ら算出した realistic virtual nodule の利用を目的とすることで，一般的なデコンボ

リュ―ションによって生じるノイズ増強の問題を解決した方法であると考えら

れる． 

 CT画像の体軸方向およびスキャン平面に対応する空間周波数のナイキスト周

波数は，スライス間隔および Field of view（FOV）（512×512 のマトリクスサイ

ズ）によって，それぞれに決定される．Nodule-like object function のナイキスト

周波数は，Scanner A, Bで得られた CT画像および realistic virtual noduleのナイキ

スト周波数と同等である．これまでに報告されてきた，患者の胸部 CT画像から

肺結節を抽出して別の胸部 CT画像に挿入する方法や，コンピュータで作成した

肺結節を胸部 CT画像に挿入する方法では，抽出もしくは作成した肺結節（digital 

nodule）を，実際の患者の画像に挿入して使用している．Digital noduleは，挿入

先である胸部 CT 画像のスライス間隔とピクセルサイズ（FOV/マトリクス数）

が等しい場合（ナイキスト周波数が等しい場合）に，適切に画像へ挿入すること

が可能である．このため，digital noduleのナイキスト周波数が胸部 CT画像のも

のより高い場合には，digital noduleを胸部 CT 画像と同じスライス間隔とピクセ
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ルサイズでダウンサンプリングしなければならない．一方，digital nodule のナイ

キスト周波数が胸部 CT 画像のものより低い場合には，digital noduleのアップサ

ンプリングが必要である．しかし，アップサンプリングは単純な補間処理であり，

digital noduleの空間分解能が変化する恐れがあるため，digital noduleのアップサ

ンプリングは行うべきではない．このため，digital noduleをアップサンプリング

することなく，様々な胸部 CT画像に挿入可能とするためには，十分に高いナイ

キスト周波数を有した digital nodule を作成する必要がある．本研究において，

肺がん CT 検診における胸部 CT 画像（realistic virtual nodule を挿入する画像）

は，一般に，スライス間隔が 1 mm 以上，FOV が 200 mm 以上であると想定し

た．このため，スライス間隔 1 mm，FOV 200 mm で得られた，ナイキスト周波

数が十分に高いCT画像からNodule-like object functionの算出を行った．これは，

一般的な胸部 CT 画像における最も高いナイキスト周波数を有した realistic 

virtual noduleの作成が可能であることを示している．この提案法を適切に使用す

るためには，前述のようなスライス間隔と FOVの検討が必須であり，適切な条

件のもとで適用する必要がある． 

 Nodule-like object function の精度について，Nodule-like object function A および

Bから算出した realistic virtual nodule を比較することで精度検証を行った．窓関

数の最適化（第 2章 2-3）で用いたように，数値的に作成した理想的な被写体関

数と Nodule-like object function との比較がよりシンプルな評価方法であるが，前

述の考察にあるように，本研究の目的は realistic virtual nodule の作成であり，

Nodule-like object function の使用ではない．さらに，Nodule-like object function は

デコンボリュ―ションによって多くの画像ノイズを含んでおり，Nodule-like 

object function と理想的な被写体関数を比較する場合，画像ノイズの影響によっ

て，球体の輪郭信号のみの差異を正確に比較することは困難である．これらの理
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由から，Nodule-like object function Aと Bから算出した realistic virtual nodule の

一致度を評価することで，Nodule-like object function の精度検証を行った． 

 本研究では，球体ファントムや自作肺結節を複数の CT装置で撮影した．この

ため，1つの CT装置（Scanner A や B）で得られた Nodule-like object function か

ら作成した realistic virtual nodule を異なる CT装置（Scanner C）で得られた画像

と比較することができ，提案法の臨床利用の可能性を検証することができた．提

案法は，肺結節を有する患者の臨床画像へも適応可能である．しかし，患者の臨

床画像を用いて同様の検証を行うためには，複数の CT装置による撮影が必要と

なり，患者への被曝の問題から，その実施は困難である．さらに，患者の臨床画

像を用いる場合には，複数の CT装置を用いた撮影において，患者（肺結節）の

ポジショニングの違いから結節の回転やねじれは避けることができない．以上

のような問題点から，本研究における臨床利用に向けた検証において臨床画像

の使用は適切ではないと判断し，ファントムを用いることで，提案法の検証を行

った． 

 提案法には，いくつかのリミテーションがある．1つ目は，検討された条件が

限られている点である．作成した自作模擬結節は，ground-glass noduleや part-solid 

noduleが含まれていない．また，自作模擬結節は空気中で固定しているためバッ

クグラウンドが均一であり，実際の胸部 CT画像の様にバックグラウンドが不均

一な状況での検討はされていない．さらに，CT 装置や撮影・再構成条件が限ら

れていたため，様々な条件・状況で検討を行うことによって，提案法の臨床利用

への可能性をより詳細に評価することが可能になると考えられる．2つ目は，提

案法が空間分解能にのみ基づいて realistic virtual nodule を算出しており，他の要

因（例えば，管電流や管電圧）を考慮していない点である．3つ目は，式(6)のデ

コンボリュ―ションにおいて，不安定な数値計算を避けるために Hann window
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を適用した点である．本研究では Hamming window と Blackman window につい

ても検討を行い，3 種の窓関数に大きな差異がみられなかったため，一般的な

Hann windowを採用した．しかし，異なる撮影・再構成条件では，最適な窓関数

を選別する必要が生じる可能性が考えられる．さらに，Hann windowの調整パラ

メータの最適化には，システマティックな最適化についても検討の余地があり，

今後の課題である．4 つ目は，PSFの位置依存性である．提案法では，PSFは画

像中の位置によって変化しないものと考えたが，PSF には位置依存性があるこ

とが知られている．本研究では，球体および自作模擬結節を撮影断面の中心から

約 80 mm 以内の位置に配置した．このような条件下では，PSF の位置依存性に

よる誤差が，realistic virtual nodule の作成に与える影響はわずかであると考えら

れる．撮影断面の中心から離れた位置の結節を考慮する場合には，その位置にお

ける PSFの測定を行う必要があるかもしれない．最後に，提案法は，Scanner A, 

Bに相当する CT装置の撮影・再構成条件ごとに，Hann windowの調整パラメー

タの最適化を必要とする点である．条件が変わればその都度，最適化を行わなく

てはならない． 
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第 5章 結語 

 肺結節の CT 画像に CT 装置の PSF および SSP でデコンボリュ―ションする

ことで Nodule-like object function を算出し，これに異なる CT装置の PSFおよび

SSP を重畳積分することで realistic virtual nodule を作成する方法を提案した．算

出された realistic virtual nodule は，施設ごとに異なる CT装置の空間分解能の特

性を再現することができる．提案法により，実際の結節の構造を再現し，施設ご

とに固有（site-specific）な realistic virtual nodule を作成することが可能である． 

 提案法によって作成した realistic virtual nodule は，CADの性能評価に有用であ

ると考えられる．CADの適切な性能評価のためには，CADを使用する施設で撮

影した CT画像を用いて，site-specificな性能評価を行うことが重要である．しか

し，このような site-specificな CADの性能評価には，様々な種類の肺がん画像を

多く収集する必要があり，その実施は大変困難である．このような問題の解決に

は，提案法の適用が効果的であると考えられる．提案法によって作成した realistic 

virtual noduleを用いることで，いずれの施設でも，site-specificな CADの性能評

価を実施することが可能になると期待される． 
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