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画像誘導放射線治療	  
(Image	  guided	  radia9on	  therapy	  :	  IGRT)	

＊画像を用いて、治療前や治療中のターゲット位置を 
   より正確に捉え、	 高精度な治療、検証を実現する。 

1.  X線透視 2. CT 

治療装置（MV）に併設されている診断用CT（kV）が
IGRTに活躍！	



治療のどこでどのように	  
画像が使われるのか？	



治療装置に転送 

　   治療計画    　　治療計画用 CT撮影 

　寝台位置補正 　画像で位置合わせ    正しい位置で照射 

 治療直前撮影 



放射線治療における様々な線量分布	

This slide has links 



IGRTになくてはならない	  
kV	  Cone	  Beam	  CTとは？	



kV	  Cone	  Beam	  CT（kV	  CBCT）	

＊治療装置にkV-CBCT（80~120 kV）が併設。 

＊回転させながら、各投影方向からの投影画像を 
２次元検出器（40 cm × 40 cm）を用いて取得する。 

Flat panel detector : 二次元検出器 

コーンビーム 



kV-‐CBCTを用いたIGRT	

1. ターゲットの正確な位置を知る
為に治療前にkV-CBCTを撮影する。 

2.寝台の位置を補正することによって、
ターゲットの位置を補正する。 

3. 治療実施。	 

（順序）	



背景	  
（Cone-‐beam	  CT	  vs	  Fan-‐beam	  CT） 	

Fan-beam CT Cone-beam CT 

CBCTは一度に大容積撮影できるが、 
散乱成分も多いため、画質が劣化する。 

＊散乱により画像のコントラストが悪くなり、CT値から電子密度が求められない。 
　→　電子密度がわからないと、線量計算ができない。 

＊日々の撮影による被ばく線量（投影枚数に比例）増大 →  低線量被ばくの影響 

【Cone Beam CTの問題点】 



研究の目的	

①　散乱補正による高画質化。	  

　　　→　人体による散乱成分を解析的に求め、	  
　　　　　 元の投影画像から散乱成分を取り除いて再構成。	  

②　逐次近似再構成方法を用いることによる高画質化。	  
	  	  	  	  	  	  	  →　少ない投影枚数でも高画質が得られるため	  
　　　　　 被ばく量の減少を図れる。	

　日々の臓器移動&変形に合わせた最適な線量処方を行う為に、 
　移動&変形に合わせて線量計算が可能な高画質CBCTが必要。 

CT値　→　電子密度　→　線量計算	



	  CBCT	  画質改善の手法	

①	  散乱補正	  
＜実験的手法＞	  

・出射口にX線を遮蔽する鉛のコリメータをとりつけ、散乱成分を実験
的に見積もる。[1]	  

＜計算的手法＞	  

・体内での散乱カーネルを仮定し、シミュレーションする。	  [2]	  

・Monte	  Carlo	  シミュレーションを用いる。[3]	  

Reference: 
 [1] J. H. Siewerdsen, M. J. Daly and B. Bakhtiar, Med. Phys. 33(1): January 2006 
 [2] Weiguang Yao and Konrad W. Leszczynski: Med Phys 36(7):  3145-3156, 2009 
 [3] Boone JM and Seibert JA: Med Phys 15(5):713-720, 1988 

Monte Carloシミュレーションは、計算精度は上がるものの、計算時間が長いため、 
本研究では、実験的手法とシミュレーションを融合した手法を用い、簡便な計算 
モデルの構築を試みた。 



②	  再構成方法	  
・itera9ve再構成法(MLEM)	  

＊CTにおけるiterative再構成は、繰り返し計算による計算
時間の問題があったが、コンピューターの性能向上により、
臨床への適用が期待されている。 

＊少ない投影枚数での高画質化が可能なため、日々撮影す
るCBCTにおいて有用と考えられる。 

	  CBCT	  画質改善の手法	



①	  kV	  CBCTの散乱補正	



散乱補正再構成の手順 

投影画像取得 

初期再構成	

コリメーター 

3次元Volume data 

照射角度ごとの散乱プロファイル 

散乱補正投影画像 

コリメーター 

最終再構成 散乱補正再構成画像を得る 

一次散乱	  
Simula9on	

− 

① 

② 
③ 

④ 
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(p,q,r)	 

(x,y)	 

（方法） 
  Klein-仁科の式で体内における散乱カー   
 ネルを仮定し2次元検出器上での１次　  
 散乱光の重ね合わせを計算する。	 η 

cos (η)3 ・cos (θ2)・(L - z1)2   

L2 ・ R2  
・ exp(-µ(z1+z2)) 

 = C・     Ψs  

・(dσ / dΩ)  

Ψs : 検出器に入る散乱光子のフルーエンス (1/m2)  

 z1	  : 入射光の 
　	 体内のpass	 

 L	  : 線源から 
      散乱点までの距離	 

 z2	  : 散乱光の 
　　体内のpass	 θ2 

 R	  : 散乱点から 
      検出点までの距離	 

θ1 dσ / dΩ : Klein-仁科による微分散乱断面積(θ1, E) 

シミュレーションと実験的見積もりとの 
間の比例定数Cを求め、簡便な計算モデ
ルを作る。 



コリメータ（散乱成分の見積もりに利用）	

Cone beamの照射領域を調節するため 
X線出射口にとりつけるコリメータ 

X線出射口にとりつける	



2mm 

27mm 

54mm 
散乱成分の実験的見積もり (Phantom Study) 

Phantomによる散乱成分 
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散乱補正なし VS 散乱補正あり 
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得られた散乱プロファイル(20 pixel × 20 pixel)	 

投影画像	 
Scattering	 

Scattering + primary	 Projection profile =	 

Scatter corrected profile	 

コリメーター 

コリメータ部 
=ほぼ散乱成分とみなせる 

スケールしてコリメータ部の 
画素値に合わせる 

散乱成分の実験的見積もり 
　　　(Patient Study) 



散乱補正なし	 差分画像	 

散乱補正再構成	 

＊空気、骨、軟部組織間のコントラストの上昇が見られた。
→ 散乱補正により、投影画像におけるS/Nがよくなったため。	

＊体の中央部の画素値が上がり、外側にいくにつれて減少。
→　検出器中央部に近づくにつれ増加する散乱光子の数を　     
      補正したため、体の中央部において、より散乱補正の 
      効果が大きく見られた。	 

散乱補正あり	 



②	  逐次近似CT再構成方法(MLEM)による	  
画質改善と被ばく低減	



投影枚数が減少すると画質は劣化する 

従来の再構成方法(FBP)では、投影枚数の不足により 
画質が劣化する。 

投影画像：約1000枚 投影画像：約250枚 



より少ない投影枚数で	  
高画質のCBCTを得たい。	



①　解析的手法	  

	  　ラドンの反転公式に基づく、Filtered	  back	  projec9on	  (FBP)法	  

②　逐次近似法	  
　　  散乱や検出器の特性などを考慮した評価関数を定義し、	  
　　  それを繰り返し計算により最小化する手法。	  

f( x,y) : 吸収係数分布 

P (r, θ) : 投影データ 

r 
θ 

x 

y 

＊非統計的逐次近似法・・・最小二乗法などを利用。 

＊統計的逐次近似法・・・雑音がポアソン分布に従う性質を考慮して 
     　　   最も確率の高い事前分布を逆推定する。 

　→ML-EM法（Maximum Likelihood - Expectation Maximization：最尤推定法） 

CT画像再構成方法 



ML-‐EM法	

3次元初期画像設定	

スタート	

２次元投影画像の計算	

実際に撮影された	  
2次元投影画像	  
との比の二次元	  
画像をつくる	

比の二次元画像を三次元に	  
逆投影する。	  

散乱補正はここで入れる。	

×	

繰り返し	

投影画像 



ML-‐EM法	
実際の投影画像	

仮定した画像	

①投影の計算	

②　実際の投影画像と仮定の投影との割り算	  

③　②で求めた比の投影画像を逆投影。	  

仮定した画像	

規格化	

④仮定した画像にかけた後、規格化する。	

この流れを繰り返す。	

j	  番目の画素とi	  番目の検出器	  
との関係を表す。	  
（ここでは、Voxelを切るPathの長さ）	

漸化式を立て、	  
繰り返す。	



FBP vs MLEM 再構成　 
MLEM 157枚 
散乱補正あり 

FBP 635枚 
散乱補正なし 

FBP 635枚 
散乱補正あり 

FBP 157枚 
散乱補正あり 



結論	

 Klein-‐仁科の散乱カーネルを用いたシミュレーションと、
コリメーターによる実験的見積もりを組み合わせること
によって、簡便な散乱シミュレーションモデルを立てる
ことができた。	  

 散乱補正により、中央部に近づくにつれ増加する
散乱光子数を補正でき、検出器中央部のCT値の凹
み（cupping artifact）が改善された。 

 散乱補正と逐次近似再構成（MLEM法）によって、1/4
の投影枚数でも、より均一で高いコントラストの画質を
得ることができ、画質を保ったまま投影枚数を減らす
（被ばく低減）可能性を示唆することができた。	  



今後	

 Klein-‐仁科の散乱カーネルを用いたシミュレーションと、　
実験的見積もりとの間の比例定数は、散乱体の形状や　
大きさ、散乱体を通過することによるビームの高エネル
ギー化（ビームハードニング）、入射X線が単一エネ
ルギーでないこと等を考慮する必要があり、Monte Carlo
シミュレーションとの比較を今後検討する。	  

 患者さんのCBCT画像に逐次近似再構成を適用し、　
線量計算に使えるかどうか検討する。	  


