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1. はじめに 

近年，X 線撮影はスクリーンフィルムシステムの多くがデジタルラジオグラフィ(DR) シ

ステムに置き換えられ，DR システムの画像処理や取り扱いの有用性が臨床分野で受け入れ

られている 1-2．特に CsI の蛍光体を用いた間接変換型やアモルファスセレンを用いた直接

変換型のフラットパネルディテクタは X 線の利用効率が高く，被ばく低減に大きく寄与し

ている 3． 

患者が検査で受ける吸収線量は，入射表面線量だけでなく X 線の線質にも依存する．線

質は，管電圧の選択や金属付加フィルタを使用することによって変更可能である．Martin の

報告によると，0.2 mm の銅フィルタを付加することにより，画質を劣化させることなく

(CNR を指標)，腹部 X 線撮影の入射表面線量を 40～50％低減できるとされている 4．この

報告では，銅フィルタによる被ばく低減は，低エネルギーの光子が付加フィルタに吸収され，

検出器に到達せずに除去されることに起因するとしている 4．しかし，この結果は X 線スペ

クトルやフィルタ，組織の質量減弱係数などによりシュミレーションされたものである．ま

た，胸部 X 線撮影では，間接変換型フラットパネルディテクタによる銅フィルタの有用性

が実証されている 5-6． 

臨床において，銅フィルタを付加することの欠点は，照射線量の減少を担保するための X

線管負荷の増加や検査中の銅フィルタの挿入および取り外しに手間がかかることである．

前者に関しては，近年臨床で使用されている X 線発生器は 500 mA 以上の管電流を使用で

きることや DR システムの感度も高く問題とはならない 7．また後者も，付加フィルタの自

動挿入機能が実装されており，これによって解決される．従って，現在の DR システムにお

いて，銅フィルタの線量低減効果が検証されれば，腹部 X 線撮影での有用性を示すことが

できる． 

一般的に腹部 X 線撮影は，横隔膜から恥骨下縁まで，さらに腹壁を含めるため広い照射



範囲を必要とする．腹部の解剖学的構造は複雑であり，ガス像や軟組組織構造の評価は比較

的重要とされる．また腹部 X 線画像において骨構造の観察は十分でなく，専用の骨 X 線撮

影が用いられる傾向にある(腰椎など)．撮影条件の設定としては，70-90 kV の管電圧，1 mm

以上の大きな焦点サイズ，散乱除去グリッドが使用され 8-10，画像処理には輪郭強調のよう

な高解像度処理は軟部組織の観察を重視するため一般的には選択されない．成人の腹部 X

線撮影に必要とされる線量は，各国の診断参考レベル 11 を参考にすると，胸部 X 線撮影と

比べ少なくとも 20 倍高い．また撮影肢位も仰臥位や立位など様々である．そのため解剖学

的構造を描出するために適切な線量を選択する必要がある．そこで，本研究の目的は，間接

変換型 CsI 検出器と銅フィルタ自動挿入機能を備えた DR システムを用いて，物理的画像評

価による銅フィルタの有用性を検証することである． 

 

2. 方法 

2.1 使用機器 

 撮影装置は，0.148 mm ピクセルピッチの間接変換型 CsI 検出器(Trixell Pixium RF4343) が

搭載された AXIOM Luminos dRF(SIEMENS，Erlangen，Germany) を使用した． X 線グリッ

ド(比率 15：1，密度 80 ライン/ cm，中間物質アルミニウム) はこのシステムに付属してい

るものを用いた．銅付加フィルタは，自動挿入で選択できる 0.1 mm および 0.2 mm を選択

した．また，画質評価には画像処理の施されていない Raw data を用いた．標準的な成人男

性の腹部を想定するため，DRLs2015 を参考に 20 cm 厚のアクリル(30×30 cm2) を使用した

12-14． 

 

2.2 線質の決定 

 管電圧は，70 kV，80 kV，90 kV および 100 kV とし，70 kV と 80 kV の場合には付加フィ

ルタなしに加え，0.1 mm および 0.2 mm の銅フィルタの付加を行った．また，90kV および

100kV の場合には，銅フィルタは使用しなかった． 

これらの線質を測定するために，アルミニウムプレートによる半価層(HVL)の測定を行った．

HVL と推定された実効エネルギーを表 1 に示す．銅フィルタを使用すると実効エネルギー

は，付加フィルタを使用していない 100 kV の値より高くなった． 

 

表 1 各線質における半価層と実効エネルギー 

 



 

2.3 撮影条件 

 図 1 には画質評価に用いた幾何学的配置を示す．照射野は 34×38 cm とし，アクリルフ

ァントムの表面における入射表面線量は 3.0 mGy となるようにすべての撮影条件において

線量を調整した．この入射表面線量の値は DRLs2015 に基づき決定した 14．コントラスト測

定用に厚さ 1 cm のアクリル及び骨等価物質(各 2×2 cm2) を 20 cm のアクリルの上に配置し

た(on-top placement)．また，コントラスト物体の測定位置による影響を調べるため，2 枚の

10 cm のアクリルの間に挟んだ場合(sandwiched placement) に関しても測定を行った． 

 入射表面線量測定には指型電離箱線量計(20X6-6; Radcal) を使用した．線量計は X 線焦点

から 65 cm の位置に配置し，図 1 に示すアクリルファントムは線量測定時には取り除いた．

10 mAs の管電流時間積で，各線質の被ばく線量を測定した．その後，後方散乱係数 15と距

離の補正を行い 1 mAs 当たりの入射表面線量の値を算出し，それらを一定とするために必

要な mAs 値を算出した． 

 
図 1 画質測定の配置図 

 

2.4 画質測定 

 スクリーンフィルム方式とは異なり，ディジタル画像ではコントラストを自由に変更す

ることができるため，コントラストはもはや画質測定において重要な因子ではなくなって

きている．最適な画質評価尺度として，散乱体を含み計測される信号差対雑音比(signal-to-

noise-ratio: SDNR) が提案されている．より高い SDNR 値を有するディジタル画像が，本質

的に優れた画質特性を示すと言える．SDNR は以下の式で算出される． 



SNRCSDNR ×= ,        (1) 

ここで SNR は，ファントム背景(アクリルファントムの均一露光部) の信号対雑音比であり，

C は被写体のコントラストである． 

 式(1)における SNR はバックグラウンド信号レベル SB とその標準偏差σB の比として簡

単に測定することができるが，グリッドラインがバックグラウンドノイズの推定において

誤差を引き起こす可能性がある．図 2 は，本実験に使用した DR システムの標準グリッドを

用い，銅フィルタを付加せずに 70 kV で取得した画像であるが，グリッドラインは完全には

除去されず，画像にエイリアス信号(周期パターン) として残っていた．実際に予備実験で

行った NPS 解析では，グリッドラインに垂直な方向に約 0.4 cycles/mm の大きなピークが出

現した．これより，周期パターンの影響を避け，ランダムノイズと構造ノイズの両方のノイ

ズ量を測定するためにグリッドライン方向の NPS を測定し，バックグラウンドノイズとし

た．σBは以下の関係 18から算出した． 

duuuNPSB ∫= )(σ     (2) 

ここで，u はグリッドライン方向の空間周波数を示す．式(1)におけるバックグラウンド SNR

を算出のためにσBを用いた．関心領域(10×10 mm2) をそれぞれのコントラスト物質とバッ

クグラウンドに設定し，コントラスト物質のピクセル値(ROIM) とバックグラウンドのピク

セル値 (ROIB) 測定した．コントラスト C は(ROIM-ROIB)/ROIB として算出した． 

 各線質における NPS の測定は，1024×1024 の ROI をバックグラウンド領域に設定し，16

個の 256×256 の領域に対して NPS を算出した．ROI 内のトレンド除去を行い，各領域の

ROI について，2 次元高速フーリエ変換を用いてパワースペクトル算出した．グリッドライ

ン方向の一次元 NPS は，縦軸と±7 ライン(合計で 15 ライン)19 を用いて 2 次元 NPS の周波

数帯域を平均することによって取得した．その後，16 個の ROI の NPS を平均し結果とし

た． 

 
図 2 70 kV 銅フィルタ付加無しの画像．周期的なグリッドパターンが出現した． 



 

2.5 線量低減率の推定 

 撮影線量の低減率は，70 kV および 80 kV において銅フィルタ付加の有無による SDNR2

値の比率から推定した．推定された線量低減率を検証するため，それに応じて撮影線量を低

減し，同様の配置でアクリルファントムを撮影した．低減した線量における SDNR を測定

し，基準とした銅フィルタを付加していない条件との比較を行った．さらに，18.5 cm 厚の

アクリルファントムの上に 1.5 cm 厚のコントラストファントム(孔の直径および深さはそれ

ぞれ 0.5-10 mm) を載せて，以下の 3 つの条件で画像を取得した: 銅フィルタを付加しない

場合，同一入射表面線量における 0.2 mm 銅フィルタを付加した場合，0.2 mm 銅フィルタを

付加し線量低減した場合．これらの画像は，同じコントラスト条件下でノイズ量の視覚的な

差を示すために用いた． 

 

2.6 臓器線量と実効線量の推定 

 患者のリスクに関する被ばく線量を評価するためには，線質ごとに実際の実効線量を測

定することが望ましい．しかし，臓器線量を実際の人体で測定することは難しいため，実効

線量の取得は困難である 20．さらに，ICRP103 より，診断 X 線に実効線量を用いて評価す

ることは，臓器や組織が部分的な被ばくのみを受けており，臓器線量推定の不確実性を招く

ため問題であるとしている．そのため，本研究では，表面線量を主要な指標として選択した． 

 一般撮影領域の線量評価に実効線量を用いることは上記のように問題があるが，モンテ

カルロシミュレーションに基づく専用ソフトウェア・パッケージ PCXMC ver. 2.0 (STUK，

ヘルシンキ，フィンランド)を使用して推定することが可能である．アクリルコントラスト

による SDNR2 を同一化する撮影条件において平均臓器線量と実効線量の被ばく低減率をこ

のソフトを用いて推定した．本ソフトでは，身長 178.6 cm，体重 73.2 kg，体厚 20 cm の”標

準成人”を選択し，入射空気カーマは，SDNR2 を同一化するための撮影条件に対応させた．

PCXMC は入射表面線量ではなく入射空気カーマを入力するため，後方散乱係数を使用して

入射表面線量から算出された入射空気カーマの値を用いた．また使用したシステムの総ろ

過は，装置仕様に合わせて 3.5 mm Al に設定した． 

 

3. 結果 

3.1 コントラスト 

 表 2 は，70kV 銅フィルタなしのコントラストに対する相対的なコントラスト測定の結果

を示す．コントラストの減衰率は，銅フィルタを付加することでアクリルの場合 4-7%であ

ったが，骨等価物質の場合わずかに大きく 6-11%であった． 

90kV や 100kV の高管電圧において，アクリルや骨等価物質のコントラストは大きく低下し

た．コントラスト物質を 2 枚のアクリルの間に挟んで(sandwiched placement) 測定した結果

とアクリルの上(on-top placement) において測定した結果は，ほぼ同一となった(on-top 



placement の結果と比較してアクリルでは-1.73±1.59%，骨では+1.65±0.94%)．そのため，

アクリルの上においてコントラスト測定した結果のみを本実験では採用した． 

 

表 2 アクリルと骨等価物質のコントラスト測定結果．70 kV 銅フィルタ付加無しの測定値

に対する相対値で表示している．カッコ内は 80 kV 銅フィルタ付加無しに対する相対値． 

 

 

3.2 SDNR 

 入射表面線量を一定とした場合，アクリルと骨のコントラストから算出した SDNR2 の結

果を図 3 に示す．どちらのコントラスト物質も SDNR2 は，銅フィルタを付加することで有

意に大きくなった．70-100 kV の付加フィルタなしの結果は，アクリルコントラストで同等

となり．骨コントラストでは管電圧が増加するにつれて SDNR2が低下した． 

 

 

3.3 銅フィルタによる線量低減率 

 表 3 に銅フィルタを付加することで推定された線量低減率を示す．入射表面線量はアク

リルコントラストで 29.2-43.7%となり，骨コントラストでは 23.7－37.7%であった．図 4 は

線量低減し測定した SDNR2 の結果を示す．その結果，すべての線量でその値が同等となっ

た．グリッドラインの周期的な信号を含んだ一般的な SD 計測を用いて算出した SDNR2 か

ら，線量低減率を算出すると 70kV に 0.2 mm の銅フィルタを付加したアクリルコントラス

トの場合 31.2%となり，この結果はグリッドラインの方向を加味した NPS 解析から測定し

た SDNR2による線量低減率(43.7%)に比べ，有意に小さくなった． 

 図 5 はコントラストファントムの拡大画像であり，それぞれ同一入射表面線量における

70 kV 銅フィルタなしの画像(図 5a)，それに対して 0.2 mm の銅フィルタを付加した画像(図

5b)，さらに 40%線量低減した画像(図 5c)である．観察条件は，各画像の孔とバックグラウ

ンドの測定結果から同一となるように設定した．同一入射表面線量の画像を比較すると，0.2 

mm 銅フィルタの画像がノイズ低減されており，SDNR が高いことを示している．一方で線

量低減した画像は，付加フィルタなしの画像とほぼ同等なノイズ量であり，SDNR が等価で

あることが検証された． 

 

 



3.4 平均臓器線量と実効線量の低減率 

 0.1 mm および 0.2 mm の銅フィルタを付加した場合のアクリルコントラストに基づく平

均臓器線量の低減率は，それぞれ 70 kV で約 17％および 27％，80 kV では 16％および 22％

であった．同様に実効線量に換算すると，70 kV で約 14％および 23％であり，80 kV では

13％および 19％となり，平均臓器線量よりやや低くなった．この結果から，実効線量で推

定された銅フィルタによる線量の低減率は，入射表面線量の半分程度であった． 

 

図 3 入射表面線量を一定とした場合の(a)アクリルおよび(b)骨コントラスにおける

SDNR2 の結果 

 

表 3 SDNR2 の 比から推定

した線量低減率 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

図 4 表 3 を参考に線量低減した画像を用いて測定したアクリルの SDNR2の結果 

 



 

 

図 5 コントラストディテールファントムの画像．(a)70 kV 銅付加フィルタ無し ESD 3.0 

mGy，(b)70 kV0.2 mm 銅付加フィルタあり ESD 3.0 mGy，(c)70 kV0.2 mm 銅付加フィルタあ

り 40%線量低減． 

 

4. 考察 

 今回使用した最も高管電圧である 100 kV のアクリルおよび骨等価物質におけるコントラ

ストは，銅フィルタなしの 70 kV と比較して，それぞれ約 34％および 45％減少した．一方，

100 kV の場合よりも実効エネルギーが高かったにもかかわらず，0.2 mm 銅フィルタを付加

した 70 kV(実効エネルギーは 41.8 keV)のコントラスト低下はそれぞれ約 6％と 11％と有意

に低かった．これらの結果は Martin らのシミュレーションから，銅フィルタが画像形成に

寄与しなかった低エネルギーX 線を吸収し，一方で画像形成に寄与する割合が維持された

ことによるものであるといえる 4．これよりコントラスト低下の主な原因は，最大エネルギ



ーの増加であり，実効エネルギーの増加でないと言える． 

 同一入射表面線量において，70 kV および 80 kV 両方で銅フィルタを付加した際の SDNR2

が大きく増加し，線量低減の可能性が示された．アクリルコントラストを用いて算出された

入射表面線量の低減率は，0.1 mm および 0.2 mm 銅フィルタの付加で 70 kV の場合に 30%

と 44%，80 kV の場合に 29%と 35%であった．また骨のコントラストで算出した場合には，

アクリルに比べ若干低下した(70 kV の場合に 30%と 37%，80 kV の場合に 24%と 26%)．高

い原子番号を有する骨は，光電効果のエネルギー依存性が高く，軟組織(アクリル) と比較

して，よりコントラストはエネルギーに依存する．これより，表 2 に示すように，アクリル

と比較して骨のコントラストは銅フィルタを付加することによって低下し，線量の低減率

の算出に影響を与えた．したがって，アクリルと軟部組織を同等と考えると，銅フィルタを

付加することは軟部組織の描出により効果を発揮し，骨の描出への影響はわずかに低下す

る(すなわち腹部 X 線画像に写る椎骨の描出)．さらに，我々の結果は，90 kV や 100 kV と

いった高管電圧は腹部 X 線撮影に効果がないことを示した．Martin によって報告された銅

フィルタの入射線量低減率は 70-80 kV で 50%であるが，実際の臨床機を用いて計測した

我々の結果はそのレベルまでは届ず，また骨の線量低減率は減少した． 

 推定被ばく低減率は図 4, 5 に示すように SDNR2を均一化することによって算出した．単

にバックグラウンドの SD から算出した線量低減率は，グリッドラインの周期的な信号の影

響を避けた NPS 解析により推定した結果に比べて有意に低下していた．その値を用いて線

量低減率を算出した場合には，画像のランダムノイズ成分を正確に反映できておらず，

SDNR2 値が等しくならないことは明らかであった．SD 測定においてグリッドラインの影響

を避けるために本実験に使用した周波数解析は，グリッドが存在する条件下での評価に有

用であるように思われた．しかし，周期的な信号パターンを含んだノイズの評価方法は確立

されていないため，さらなる検討が必要である． 

 フィルタを付加することは mAs 値の増加につながるため，X 線管の熱量が増加し臨床的

な使用が難しいとされてきた．我々の結果より，同一画質を得るための 0.1 mm および 0.2 

mm の銅フィルタ付加による mAs 値の増加率は，およそ 1.4 倍および 1.8 倍であった．著者

1，2 の所属する施設において，平均で 17 mAs が腹部 X 線撮影に用いられており，これは

入射表面線量 1.0 mGy に相当する．この場合，管電流 500 mA において撮影時間は 34 ms で

あり，この値は X 線制御システムの自動露出機構(AEC) により設定される．そのため 0.1 

mm および 0.2 mm の銅フィルタを付加すると，撮影時間はそれぞれ 48 ms および 61 ms に

引き延ばされる．しかしながら，これらの撮影時間で腹部 X 線画像を取得してもモーショ

ンアーチファクトが発生するほどではない．また入射表面線量を DRL に基づき 3.0 mGy に

設定した場合，撮影時間は 100 ms となり，銅フィルタを付加すると 140 ms および 180 ms

が必要となるが，これでもまだガイドラインに制定されている推奨値(<400 ms) よりも小さ

くなる 8． 

 臨床での検査では AEC が日常的に使用されている．AEC は，検出器への入射線量をほぼ



等しくするように働き，その結果，画像ノイズが同等となる．AEC を用い銅付加フィルタ

を使用する場合，AEC 制御により SDNR が保たれることが期待できる．本研究で使用した

DR システムにおいて，管電圧 70 kV とし AEC を用い 20 cm アクリルファントムの撮影を

行ったところ，わずかに SDNR は低下したが，mAs 値は本研究で提示した線量低減率と同

程度に調整された．したがって，銅フィルタは AEC を用いた日常的な検査に使用可能であ

り，入射表面線量の低減に寄与するといえる． 

 深さ方向の線量分布は，線質ごとにエネルギー吸収が異なるため，それぞれで異なった特

徴を示した．銅フィルタを付加しない場合の 70 kV および 80kV では，銅フィルタを付加し

た場合と比較し，ファントム表面から急速に低下する．そのため，銅フィルタを付加した場

合の平均深部線量は，銅フィルタを付加しない場合よりも高くなる傾向があり，その結果，

画質は透過線量が多くなるため向上する． 逆に，同一画質とした撮影条件(SDNR2の同一

化)に関して，銅フィルタが入射表面線量を減少させ，透過線量は銅フィルタを付加しない

場合と同等となる(被写体を通過し検出器表面での線量が同じ)．したがって，銅フィルタを

付加した場合の平均深部線量は，銅フィルタを付加しない場合に比べ低減することができ

るが，この割合は入射表面線量よりも少なくなる．これは PCXMC を用いて推定された平均

臓器線量の低下率として示されている(0.2 mm 銅フィルタを付加した場合，平均臓器線量は

70kV で 27%，80kV で 22％でありそれに対して，ESD は 70kV で 44%，80kV で 35%)．各

臓器線量は，入射表面からの深さによって異なる．肝臓のような表面に近い臓器では，銅フ

ィルタによる被ばく低減の影響を受けやすく(入射表面線量が低下するため)，腎臓や脊椎の

ような深い場所では，同一 SDNR2 を達成するためには銅の付加の有無に関わらず臓器線量

は同等となる．そのため平均臓器線量の低減率は，入射表面線量よりも少なくなった．さら

に実効線量を算出するためには，組織荷重係数に臓器線量を乗じる必要がある．その結果，

組織荷重係数(例えば組織荷重係数が低い肝臓) の影響を受けて，実効線量の低減率は，平

均臓器線量の低減率よりも若干少なくなり，患者のリスクに関連する実効線量の線量低減

率は，入射表面線量の約半分となった．それでも 0.2 mm 銅フィルタを付加した場合，70kV

で 23％，80kV で 19％の実効線量の低減が期待できることが示された． 

 本研究は標準的な成人の腹部を想定し，特定のファントムの厚(20 cm) のみを対象とした

検討である．異なる体厚や照射野サイズで検討した場合には，線量低減率が異なることも考

えられる．また，本研究で推定された銅フィルタの線量低減率は臨床試験によって検証され

る必要がある． 

 

5. 結論 

 間接変換型 CsI 検出器と銅フィルタ自動挿入機構を備えた DR システムを用いて，腹部 X

線撮影における銅フィルタの線量低減効果を検証した．0.1 mm および 0.2 mm の銅フィルタ

を付加した場合の軟部組織を対象とした入射表面線量低減率は，70kV で約 30％および 44％，

80kV で約 29％および約 35％であり，これに対応する実効線量の低減率は，その半分程度で



あった．この場合の 0.1 mmおよび 0.2 mm銅フィルタを付加した場合に増加するmAs値は，

それぞれ 1.4 倍および 1.8 倍であった． 
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