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Abstract : In this paper, we proposed a new quantitative evaluation method of low-contrast detectability for computed
tomography（CT）images. It is well known that the contrast-noise-ratio is not enough for CT images to evaluate the low-
contrast detectability as image quality index corresponding to various images with different frequency properties. In order to
overcome this problem, we adopted a signal-to-noise ratio based on the matched filter model using low-contrast rod images
（disc images）as the input signal. The low-contrast detectability indices obtained from this analysis method indicated good
agreement with results of perceptual detectability studies. Even for the images obtained by various rod sizes, tube current
settings and reconstruction kernels, this method derived appropriate index values matching the results of perceptual studies.
The method proposed in this paper is very useful for CT to evaluate quantitative low-contrast image quality.
Key words : Computed Tomography（CT）, Low contrast detectability, Modulation Transfer Function（MTF）, Noise Power
Spectrum（NPS）

1．緒言

Computed Tomography（CT）装置は，現在までに着実な
進歩を遂げ，最近では，同時に複数列のデータ取得を行う
MDCT（multi detector-row CT）装置が普及しつつある．こ
のMDCT装置は，その高速性と高画質により，CTの放射
線医療における重要性をさらに明らかにしており，病院に
おける優位な検査需要を生み出している．この CT装置の
画質及び性能評価のガイドラインは，1977年の米国 AAPM
（American Association of Physicists in Medicine）の report 1
[1]や，国内の性能評価ガイドライン[2-4]によって提案さ
れ，各評価項目は仕様の定められたファントムの撮影と簡
便な数値計算及び視覚評価によって実施し得るものである．
これらのガイドラインの中で特徴的な評価項目に，低コン
トラスト分解能と高コントラスト分解能がある．低コント
ラスト分解能評価用のファントムは，均質な物質中に，CT
値が 10程度異なり 2～20mm程度の直径のロッドを複数
埋め込んだ構造であり，このファントムを撮影した画像は，
均一な背景の中にいくつもの円径が描出される．評価にお
いては，この画像を観察し，円形を認識し得る最小の CT
値差と径をその性能の指標値とする．一方，高コントラス

ト分解能は，アクリル樹脂に 0.3～3mm程度の径の孔の列
を持つ構造であり，各列の孔は，径と同じだけ間隔を空け
て 3～5個並べられている．この評価は，列の中のすべて
の孔が独立して観察できる最小の径を求めることによって
行う．これらの 2つの項目は，視覚評価を伴うものの試料
数や観察方法などの規定はなく，非常に大まかな評価を目
的としていることは明らかであるが，機器の性能を正しく
評価するためや，管電流などの撮影パラメータを適正にす
るための試験において，精度が要求されることが多く，こ
れらに代わる定量的な評価方法が求められてきた．特に低
コントラスト分解能は，僅かな CT値差の物体の描出能の
指標であり，腹部 CT検査における早期肝細胞癌などの検
出率に関わり，重要な性能として考えられている．よって，
定量的な評価値を得る手法として，contrast-to-noise ratio
（CNR）が提案され，利用されてきた[5-10]．CNRは，ロッ
ド内部の平均 CT値と隣接したバックグラウンドの平均
CT値の差をバックグラウンドの標準偏差値で除するだけ
で算出でき，特別なコンピュータプログラムなどを用いる
ことなく測定することができる．しかし，この単純な算出
方法から明らかなように，画像の周波数特性がまったく考
慮されないため，異なる周波数特性を持つ画像間において
は，的確な評価結果を導き出す能力を有しない．例えば，
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ある機種に腹部用の再構成フィルタ関数（以下，フィルタ
関数）が数種類用意されていて，周波数特性の異なる画像
を再構成した場合，高周波の周波数特性を重視したフィル
タ関数では，ノイズが強調され標準偏差値が高くなり，結
果的に，CNRの結果は低い値を示し，また，高周波を抑
制したフィルタ関数ではこの逆である．しかし，このよう
な CNRの結果と，視覚的な評価結果は一致するとは限ら
ず，周波数特性の変化によってもたらされたロッドの鮮鋭
度の変化などは原理上まったく考慮されない．
現在，CT画像は，非常に良く統一された画像フォーマッ
ト（512×512マトリクス，2バイト／ピクセル）であるこ
とから，規定のファントム画像を DICOM（Digital Imaging
and Communications in Medicine）形式で保存し，その画像
をコンピュータ解析することにより，容易に解像度の指標
であるMTF（modulation transfer function）や，粒状性の指
標であるWS（wiener spectrum）または NPS（noise power
spectrum）が計算可能である．MTFは，金属ワイヤによる
方法が一般的であり[11-13]，NPSは，水などの均質な物
質のファントム画像から得られる一様な画像から計算する
[14]．これらの計算結果は，それぞれ，低コントラスト分
解能の評価用画像において，ロッドの円形画像の鮮鋭度や，
全体に見受けられるノイズの量や周波数特性を的確に表し
ていると考えられる．そこで我々は，これらの物理的評価
の結果を低コントラスト分解能の定量的評価法に有効に利
用する方法について，検討した．
本研究においては，低コントラストなロッドの円形形状
の空間周波数成分と，その描出能に影響するであろう基本
的な画質指標であるMTFと NPSから，過去の研究に基づ
いた特定の手法にて画質指標値を計算した．そして，実際
の水ファントム画像に対してコンピュータシミュレーショ
ンにて忠実度高く埋め込んだ模擬ロッドの画像を用いて視
覚的な検出率試験を行い，その検出率と，指標値との相関
を調べた．その結果，良い相関が得られ，新しい低コント
ラスト分解能の定量的指標値として十分に利用できるもの
であることが確認された．本論文では，我々が提案する計
算手法，検出率試験の方法，双方の結果の比較，そして，
それらに対する考察を述べる．

2．ロッド画像に対するSNRの計算

Looらは，フィルム－増感紙系の画質評価において，ナ
イロンビーズの視覚的検出能を，信号の空間周波数成分，
WS及びMTFの値を用いて計算した指標値と比較する研
究をした[15]．その中で，視覚の周波数特性を考慮せず，
単に信号の周波数成分と NPSだけを考慮するマッチド
フィルタモデルによる指標値が，視覚の周波数特性を考慮
したものと，ほぼ同等の相関を示したと報告した．このマッ
チドフィルタモデルは，出力画像のsignal-to-noise ratio（SNR）
を最大にするフィルタ特性が，対象物体の周波数成分にほ
ぼ一致するという理論に基づくものであり，信号の周波数
成分を S(u)とし，MTFを M(u)，NPSを N(u)とした時に，
このモデルによる SNRMは式（1）で表される．

なお，上式では，画像が等方位性であると前提にして，2
次元の周波数領域の u 軸上の分布を用いて 1次元にて表
した．我々は，この SNRMを低コントラスト分解能ファン
トムのロッド画像に適応し，低コントラスト検出能の定量
的評価に応用することを試みた．この場合の信号は，ロッ

ドの断面形状である円形（内部は均一）であるため，ロッ
ドの直径 d と周囲とのコントラスト c（背景との CT値
差）を用いて信号の周波数成分は式（2）で表される．

（ただし，J1（ ）は 1次の第 1種ベッセル関数）
したがって，評価対象のコントラストを，径の大きなロッ
ド（20mm径など）によって精度良く平均 CT値を計測す
ることによって取得し，MTFと NPSを所定のファントム
によって測定しさえすれば，（1）（2）式から，任意のロッ
ドの径と CT値差について，信号の周波数成分が考慮され
た SNRを求めることができる．マッチドフィルタモデル
は，視覚系を完全な画像伝達系と考える表示化モデルに属
するが，視覚的な検出の度合いを比較的曖昧な基準により
評価する CTの低コントラスト分解能評価に用いるならば，
Looらの研究結果に従って傾向的に一致した結果を導き出
すと考えられる．この方法で得られた指標値 SNR 2

Mを，Low
Contrast Detectability Index（LCDI）とすると，システムの
周波数特性や物体のサイズを考慮しない CNRの持つ欠点
を克服し，LCDIによって低コントラストな物体の描出能
を的確に表し，CTの低コントラスト分解能の指標値とし
て利用可能であると考える．

3．方法

3.1 LCDI の測定
CT装置は，4列［DAS（data acquisition system）を 4つ
装備］のMDCT, Somatom Volume Zoom（シーメンス旭メ
ディテック社）を用いた．NPS測定用には 200mm径の水
ファントムを用い，MTF測定用には，直径 50mmの樹脂
製円筒内に水を満たしてその中に 0.15mmφの銅ワイヤを
張ったものを用いた．水ファントムの撮影条件は管電圧＝
120 kV，管電流＝100及び 200mAとし，1.25mm×4のディ
テクター構成にて，回転速度＝0.5 sec/rot，ヘリカルピッ
チ 0.75にて撮影した．画像再構成は FOV（field of view）＝
200 mmにて，再構成フィルタ関数 B10，B30，B40を用
いて行い，指定スライス厚 5mmの画像を 5mm間隔にて，
10枚ずつ計 30枚を作成した．なお B30は，この装置の腹
部用標準関数であり，B10は，それより高周波を抑制した
フィルタ関数であり，B40は，高周波を強調したフィルタ
関数である．これら画像の中心の 256×256ピクセルのデー
タから NPSを計算し，それぞれ 10枚ずつの画像から平均
値を求めた．NPSの算出方法は，画像の X方向に 1ピク
セル，Y方向に 30ピクセルの仮想的なスリットを用いて，
1次元の NPSを算出する方法を用いた[16-18]．この方法
では，Y方向のピクセル数を大きくすることで，2次元の
NPSの軸上の値を近似して得ることができるが，あらか
じめ行った実験により，20ピクセルでほぼ安定した結果
を示したため，余裕をもって 30ピクセルとした．従って，
ノイズプロファイルを 1つ得るためには，30×256ピクセ
ルのデータを用いることになり，これを Y方向に 15ピク
セルずつオーバーラップするように位置を変えながら 15
本のプロファイルを計算し，さらに画像枚数分だけ平均し
NPSを求めた．なお，NPSの算出は 2次元フーリエ変換
を用いた方法が提案されているが，本手法が広く臨床施設
で実施されることを期待して，汎用の表計算ソフトウェア
での計算が可能なように，1次元による方法を用いた．

MTFのためのワイヤーファントムの撮影条件は，水ファ
ントムにおける条件の管電流 100mAの場合と同一とし，

SNRM
2 ＝ 2π�

�

� uS 2(u)M 2(u)
N(u) （1）

S(u) ＝ π
2 cd 2 J1( π du)

π du （2）
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FOV＝50mmとして十分に拡大した画像を用いた．これに
より，ピクセルサイズは約 0.098mmとなり，一般的な CT
のカットオフ周波数の 1.0～1.5 cycles/mmに対して十分に
高いナイキスト周波数となるようにした．ワイヤから得ら
れた point spread function（PSF）は，NPSと同様に，仮想的
なスリットを用いて PSFから line spread function（LSF）に
変換して，これをフーリエ変換してMTFを計算した．な
お LCDIは（1）及び（2）式を用いて，0.01cycles/mmごと
の結果を 1.2 cycles/mmまで積分して計算した．この時，
MTFと NPSの結果は，0.01cycles/mmごとの間隔になると
は限らないため，線形補間により 0.01cycles/mmの間隔に
変換して使用した．

3.2 検出率試験
LCDIの値と，ロッドの視覚的検出率との関係を検討す
るため，水ファントムによる一様画像を用いて検出率試験
を行った．このためのファントムとして，既存の低コント
ラスト分解能ファントムは，ロッドの配列が径の順番であ
るなど既知の配列であるため，心理的なバイアスが入り正
確な評価ができないことと，任意の径やコントラストを得
ることができないことから使用することは適切でないと判
断した．また，任意の径やコントラストのロッドを配置し
たファントムを必要数作成するのは，技術的にも費用的に
も困難を極める．そこで，水ファントムの画像に低コント
ラストな円形画像を画像処理にて数値的に埋め込む手法に
て代替した．この場合に，埋め込む円形画像は，測定され
たMTFに従った周波数処理がなされるべきである．その
ための処理は以下のごとく行った．

1）MTFを周波数空間の原点からの距離に応じて 2次元
に変換

2）ピクセル値ゼロのバックグラウンド画像上に任意サイ
ズ，任意コントラストの円形画像を作成

3） 2次元フーリエ変換処理を行い，これに 2次元に変換
しMTFを乗算

4） 2次元逆フーリエ変換し，MTF値に応じたボケを施
した円形画像を作成

円形画像は，バックグラウンドがゼロであるため，CT
画像の任意の位置に加算することで，模擬ロッド画像の埋
め込みが実現される．この埋め込みが忠実なものとなるた
めには，低コントラストな物体内部と周辺のノイズ量が，
ほとんど変化せず，物体の境界でノイズパターンが変化す
ることもないという CTの性質が重要である．これは，ロッ
ド径が 20mm以下で，さらに吸収係数の差は僅かであり，
200mmのファントム径を透過する X線の透過量は，ロッ
ド部分とその他ではほぼ同一であることから確保される性
質である．Fig.1は，CATPHAN CTP412（ファントムラボ
ラトリー社製）のモジュール CTP263のロッド部分の隣に
それぞれの同じ径の模擬ロッド画像を埋め込んだ画像であ
る．ほぼ忠実な画像が作成されたため，模擬ロッド画像に
よる実験が可能であると判断した．
先に撮影した 10枚の水ファントム画像を用いて，任意
の位置にロッド画像を 1つだけ加算した画像を液晶ディス
プレイに表示して，その検出率を測定した．1つのロッド
の径とコントラストの組み合わせに対して 100枚の画像を
用いるため，水ファントムの画像はランダムな順番で再使
用した．模擬ロッドの加算位置は，中心から半径 50mm
以内とした．これは，水ファントムの画像を観察した際に，
中心から 50mmより外に，ノイズ量の違いを視覚的に認
識できたためと，NPSの計算エリアとの整合性のためで

ある．観察者は，CTの経験 5年以上の放射線技師 5人と
し，1枚あたりの観察時間は 5秒で，時間延長が無く，次
の画像に進むようにコンピュータプログラムを作成した．

Kernel Tube current
(mA) Contrast Diameter

(mm) LCDI

B30
B30
B30
B30
B30
B30
B30
B30
B30
B30
B30
B30
B30
B30
B30
B10
B10
B10
B10
B10
B10
B10
B40
B40
B40
B40
B40
B40
B40

100
100
100
100
100
100
100
100
200
200
200
200
200
200
200
100
100
100
100
100
100
100
100
100
100
100
100
100
100

5
5
5
5
6
6

10
10
5
6
6
6

10
10
10
5
5
5
5
5
5
5
5
5
5
5
5
5
5

4
5
7
9
5
7
2
4
3
4
5
7
3
4
5
3
5
6
7
8

10
12
3
5
6
7
8

10
12

4.91
8.82

20.53
37.59
12.70
29.57

2.76
19.62

4.81
15.27
27.39
63.50
19.24
42.41
76.08

2.37
9.34

14.90
21.95
30.48
52.09
73.29

2.43
9.31

14.64
21.29
29.28
49.32
74.80

Fig.1
Simulated numerical rod image (arrows) superimposed on a low
contrast phantom (CATPHAN CTP 263) image.

Table 1
Combinations of reconstruction kernel, tube current, contrast
and rod diameter used in this study, and calculated LCDI values
for each combination.
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画像が表示される前には 1秒間，ブランク画像が表示され，
表示されたら，観察者はロッドがあると思われる位置をコ
ンピュータのマウスを用いて指定する．100枚の画像中，
位置を正しく示した割合を検出率とした．1つの径とコン
トラストの組み合わせについて，1回の試行としたが，観
察者にはあらかじめ十分なトレーニングを課した．なお 5
人の観察者が用いた液晶ディスプレイは汎用のパソコン用
のものであり，最高輝度が，120～150cd/mm2の輝度範囲
に入り，階調特性は通常のガンマ特性である．検出率試験
の前には，SMPTE RP133のテストパターンを表示し，階調的
に問題がないことを視覚的に確認した．Table 1は，今回
検出率試験を行ったフィルタ関数，管電流値，ロッドの径
及びコントラストの組み合わせと，これらに対応した
LCDIの計算結果である．この組み合わせは，極端に検出
率が低い，または高い場合を除外するようにして，LCDI
と検出率の関係を的確に把握できるような値を選んだ．

4．結果

Fig.2は，3種類の再構成フィルタ関数におけるMTFの
測定結果である．Fig.3（a）は，フィルタ関数 B30を用い
て管電流が 100mAと 200mAの場合の NPSの比較であり，
Fig 3（b）は，管電流 100mAの場合のフィルタ関数による
NPSの比較である．B30に対して，B10と B40は，顕著
に異なるMTFを有し，それに応じて NPSにも差が表れた．
Fig.4は，再構成フィルタ関数 B30について，LCDIと観
察者 5人の検出率の平均との関係を示した結果である．こ
の結果は管電流 100mAと 200mAを区別せず示したもので
あるが，LCDIと検出率がほぼ比例の関係となっているこ
とがわかる．Fig.5は，フィルタ関数の違いによる結果で
ある．MTFが大きく違う場合のこの比較においても，LCDI
と検出率の関係はMTFに関わらずほぼ一定となった．

5．考察

Fig.4は，腹部用の標準的関数である B 30の結果であ
り，低コントラスト分解能の評価に適したものであると考
えられる．この結果において，注目すべき点は，ロッドの

径と LCDIと検出率がどのような関係になったかと，ノイ
ズ量の依存性である．一般に低コントラスト分解能評価は，
同じコントラストであっても径が小さくなると検出率が下
がっていく．LCDIは，その計算において信号の周波数成
分を考慮するため，径とコントラストの両方が反映され，
これらの変化に応じて値が変化する．この変化が，検出率
と相関が強ければ，LCDIは有効な指標となる．Fig.4の
結果から，観察者間のバラツキが多少あるものの，LCDI
と検出率の関係は，高検出率の領域を除いてほぼ直線的と
なっていることがわかる．このデータの中で，フィルタ関
数 B30及び管電流 100mAの条件下で，径 7mm，コントラ
スト 5と径 4mm，コントラスト 10の LCDIは，それぞれ
20.53と 19.62であり，検出率は 0.48と 0.50であった．こ
の例によって，LCDIが，ロッド径とコントラストの各組
み合わせについて，検出率の指標を的確に導き出している
と考えられる．また管電流 100mAと 200mAによってノイ

Fig.2
MTFs measured from wire phantom images reconstructed with
three reconstruction kernels (B30, B10 and B40).

(a) (b)
Fig.3

NPSs measured from water phantom images. (a) : Comparison of two tube current settings for B30 reconstruction kernel.
(b) : Comparison of three reconstruction kernels for 100mA tube current.
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ズ量が違う場合も，LCDIはそれに応じて的確な値を示し
たため，Fig.4のように 2つの電流の結果を混合した結果
において良好な相関が得られた．Fig.4の結果は，フィル
タ関数が B30だけの場合であるため，従来の低コントラ
スト分解能の評価や CNRの結果と矛盾のないものである
が，LCDIは，任意のサイズとコントラストについて検出
率を示すことができるため，より詳細な指標値を示すこと
が大きな違いである．また，Fig.5の結果は，MTFの違う
画像であっても LCDIが，検出率を的確に表すことを示し
た．CNRは，単に背景の標準偏差値だけを用いるためフィ
ルタ関数によって値が変化してしまう．Fig.6は，ロッド
径 5mm，コントラスト 7，管電流 100mAの場合の各関数
における CNR, LCDI及び検出率を B30の値の相対値とし
て比較したグラフである．LCDIと検出率の変化は，よく
一致した傾向を示したが，CNRは異なる傾向となり，LCDI
が CNRの持つ欠点を克服し得ることを表している．本研
究で行った検出率試験の結果は，観察者間の変動は少ない
ものの無視できるものではなかった．検出率が 0.5となる
LCDIを閾値として用いるなど，評価基準を定める場合に
は，観察者間の変動はそのまま基準値の信頼性に関わるも

のとなる．しかし，CTの低コントラスト分解能の評価は，
本来観察者の個々の特性を考慮するものではないため，検
出率の平均値が LCDIに従ってどういう関係となるかが重
要であると考える．その観点から，LCDIが，検出率の平
均値と良い相関を示し，ノイズ量やMTFの違いによらず，
一貫した結果を示したことから，LCDIが低コントラスト
分解能のための十分に有効な指標となり得ることが示唆さ
れたと考える．
本論文で提案する手法は，低コントラスト分解能の評価
を，精度良く定量的に行うものであるが，一般の病院施設
で装置管理や撮影条件の検討に用いるためには，手法の簡
便性が重要である．その点で，DICOMによって画像形式
がほぼ統一された現状と，解析に用いる 256×256ピクセ
ル程度の画像データであれば，画像解析のためのフリーの
ソフトウェア（例えば Image Jなど）により容易に扱うこと
ができ，普及度の高い表計算ソフトであるマイクロソフト
社の EXCELに数値を渡すことは困難ではない．そこでは，
フーリエ変換も可能であり，またロッドの周波数成分の計
算に用いたベッセル関数も標準で備えられている．した
がって，現在においては特別なソフトウェアがなくても，
LCDIを計算する環境は簡単に手に入るものと考える．

6．結語

CTの低コントラスト分解能について，MTFと NPSの
値より計算するマッチドフィルタモデルによる定量的指標
値 LCDIを提案した．LCDIは，従来の低コントラスト分
解能評価における視覚評価の曖昧さを改善し，また CNR
が持つ欠点を克服する．この LCDIによる低コントラスト
分解能の評価は，CT装置の管理や CT画像の研究におい
て今後有効な手法となると信ずる．
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