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γ線放出核種を含む臓器の核医学画像の利用に当たっ
ては，現状では 3 つの制約がある．(a) 関心領域周囲の
放射能によりコントラストが著しく低下する．画像ノ
イズとなるこの放射能は，空間的にも時間的にも変動
し，しばしば顕著であることから，核種の濃度が高い
部分以外は背景と区別できないこともある．(b) 画像装
置自体の空間分解能が比較的高いにも関わらず，コリ
メータの性能向上に伴って実効分解能が制約されてい
る．コリメータ組織内の線源の分解能，感度は，距離
によって変化し，小さな被写体，低コントラストの被
写体の検出能は距離に応じて減少する．(c)99mTc が広
く利用されていることも，本法の制約の 1 つである．
99mTc は調達が容易かつ安価で，低エネルギー／高光子
放出性であり，化学的特性にも優れるが，2 つの欠点
がある．すなわち，(i) γ線が低エネルギーであるため，
検出効率が深度に大きく依存し，関心臓器の表面にあ
る骨の影響を受けやすいこと，ならびに (ii) その化学
的特性が，他の多くの核種に比して生理的状態からか
け離れていることである．

このような制約から，核医学画像は主に形態検査に限
られてきた．形態が重要であることはもちろんである
が，有望な可能性を秘める生理学的検査には大きな制
約があった．

我々は，陽電子放出核種を含む臓器，組織の高コ
ントラスト軸位断層像を得ることができる装置を
開発した．この装置は，電子の消滅放射線同時検出
(annihilation coincidence detection)** を利用すること
により周囲組織の影響を最小限とし，多くの異なる角
度から撮影した画像から数学的に断層像を再構成する
ものである [2]．分解能は均一で，深度に依存しない．
さらに多くの陽子放出核種は，形態学的物質のみなら
ず生物学的活性をもつ化合物をラベルできることか
ら，幅広い応用が考えられる．
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** 消滅放射線同時検出 (annihilation coincidence detection)．本稿では
消滅陽電子によって生じる 2 個の 511keV 光子を同時検出することを
指す．

方 法

被写体の周囲を多くの角度からγ線放出核種を検出
し断層像を再構成する方法は，既に報告されている．
Kuhl ら [21-24] は，通常のシンチレーションスキャナ
による線形スキャンから，頭部の軸位断層像を再構成
する方法を開発しており，この改良法が他にも報告さ
れている [3,27,31-32]．最近 Budinger[8] は，シンチレー
ションカメラの視野内で被写体を回転させることによ
り軸位断層像を再構成している．

核医学における消滅放射線同時検出法の利点について
も研究されている [6,7,9,14,25,35]．Brownell ら [6,9]
は，陽電子放出核種を含む構造を撮影するカメラを開
発している．これを使って被写体を回転させる方法も
研究されている [11]．Cheler[10,11]，Cormack[13] は，
軸位断層像再構成における消滅放射線同時検出の利点
を指摘している．Robertson ら [29] は，リング状のシ
ンチレーション検出器を同時検出モードで使用する陽
電子放出核種の断層装置を報告している．

我々は，Kuhl の装置の特徴と，Brownell の装置に類
似した陽電子検出システムを備えた装置を設計，試作
した．しかし我々のシステムは，これらにはない重要
な特性を備えており，これを陽電子軸位断層撮影装置
(positron emission transaxial tomograph, PETT) と呼ん
でいる．

PETT のプロトタイプは，基本的に 24 個の NaI(Tl) シ
ンチレーション検出器を六角形に配置したものである
( 図 1, 2)．対向する検出器ペアはそれぞれ同時検出回
路に接続されており，2 つの光子が両者で同時に記録
された場合のみカウントされる．被写体は，六角形の
中心にあるコンピュータ制御の回転台上に載せる．12
対の検出器で収集したデータから，コンピュータアル
ゴリズムによって，放射能の断面分布を再構成する．

消滅放射線の同時検出

PETT スキャナは，陽電子放出核種専用に設計されて
いる．これには 5 つの理由がある．(a) 消滅光子は，同
時に 180°方向に放出されるため，同時消滅現象を「電
子的」コリメータとして利用し，撮影範囲を対向する

陽電子放出核種を含む臓器の軸位断層像を得る装置を開発した．検出システムは，六角形に配置した 24 個の NaI(Tl) 検
出器を同時計測回路に接続し，消滅光子を「電子的」 にコリメートする．これをコンピュータを利用したアルゴリズムによ
り処理し，核種の分布を定量的に再構成する．コンピュータシミュレーション，ファントム撮影，および動物実験において，
シンチレーションカメラと比較して良好なコントラストと分解能が得られることを示した．陽電子断層法，単光子断層法
の優劣について検討した．



図 3 に，2 個のシンチレーション検出器間に置いた
水中の陽電子放出線状線源の線広がり関数 (line spread 
function, LSF) と等応答曲線を示す．LSF の半値幅 (full 
width at half maximum, FWHM) は，検出器クリスタ
ルの表面直径の約 40％で，検出器間の線源の位置に
よってほとんど変化しない．これに対して，通常の吸
収式コリメータによる検出器では，検出器と線源の距
離によって大きく変化する．単光子検出装置の等応答
曲線の均一性は，適切なコリメータを使用することに
より効率を犠牲にしてある程度保つことができるが，
消滅放射線同時検出法のような均一性は得られない
[5,15,25,35]．

消滅放射線同時検出法の感度は，核種の深度に依
存しない．図 4 に示すように，同時検出カウント率
は，陽電子放出核種 (64Cu) を水ファントムの表面で一
端から他端に移動しても一定である．これは，2 個の
511keV の消滅光子が検出されるためには，常に経路
全長 D を移動する必要があるためである．絶対的感度
は，D および経路上の物質の減衰係数から求められる．
単光子検出の場合はこれとは異なり，深部では経路が
長くなるため減衰が強くなり，感度が低下する．さら
に，通常の吸収式コリメータの幾何学的応答の変動に
より，空間的感度を求めることは難しくなる．消滅放
射線 (511keV) は高エネルギーのため，この組織の組
成や厚さの不均一に起因する吸収のばらつきを最小限
に抑えることができる．

消滅放射線の「電子的」コリメーションと，単光子
検出に使われる通常の吸収式コリメーションの基本的
な違いは，前者は多検出器システムを使用する場合に
全体の放射線検出効率が高いことである．Burnham，
Brownell[9] が指摘したように，同時計測ではすべての
放射線について ( 減衰を無視すれば ) 理論的に検出可
能であり，その位置を決定できる．単光子検出の低感
度は，コリメータの吸収による放射線の損失に内在す
るものである．多検出器システムによる単光子検出の

2 つの検出器により定義される円筒状の範囲に制限す
ることができる．これにより，吸収式コリメータは不
要となる．(b) 消滅放射線同時検出により，全体の分解
能とコントラストが，現状の単光子撮影装置にくらべ
て向上する．(c) 単光子撮影装置の等感度応答に比較し
て，同時消滅検出はより均一であるため，断層撮影に
必要な数学的再構成の相互関係性により適している．
(d) 消滅放射線同時検出の感度は，組織中の深度に依存
しない．(e) 「電子的」コリメーションは，通常のコリメー
タに比べて分解能を失うことなく検出効率を向上でき
る．以下では，消滅放射線同時検出のこれらの特性に
ついて，断層像再構成に与えるインパクトの面から詳
述する．

図 1. プロトタイプ PETT の構成 . 

図 2. A. プロトタイプ PETT．被写体 ( ファントム，動物 ) は，六角形の中央の回転台の上に載せる．回転台はコンピュータ制御により，六角形の
平面に垂直な軸の周りを回転する．B. 回転台にファントムを載せたところ．



消滅放射線同時検出では，明確な範囲を定義でき，深
度に依存しないため，この前提が保証されている．し
かし，単光子検出の場合は深度により応答が変化する
ため，この前提が成立せず，これが画像の歪みとなる．

消滅放射線同時検出では，2 つの検出器を結ぶ直線
上において，減衰は深度に依存にしないが，被写体の
異なる部位でデータを収集するため，検出器間の物体
の厚さはその都度異なる．従って，各点において減衰
補正が必要となる．ひとつの方法として，被写体の物
理的な大きさを計測し，各データに e μx を乗ずる方法
がある (x は被写体の厚さ，μは線上の平均減衰係数 )．
この方法は，肺，骨のように被写体内でμが大きく変
化する場合に誤差を生じやすい．もうひとつの方法は，
511 keV の放射線の被写体内での減衰を計測し，この
情報を使って再構成前にデータを補正する方法である．
我々はこの方法を採用し，64Cu 溶液を含む薄いプラス
チックを被写体の周囲に置き，位置および角度の関数
としてカウント率を収集した．同じ計測を，被写体が
ない状態で繰返せば，両者の比から減衰因子が得られ
る．消滅放射線同時検出は，明確な範囲を定義でき，
深度に依存しないため，この減衰補正法は正確かつ容
易に実装可能である．

本研究に用いた再構成アルゴリズムは，コンピュータ
シミュレーションによるファントムデータで評価した．
その結果を図 5 に示す．数値は，シリンダーおよび径
2.2cm のチューブ内の放射能の計測値に良く一致して
いる．しかし，1cm 厚のリング，1.2cm のチューブの
値は，150，240 付近では正しい値 200，400 にくら
べて低い．これは，サンプリング分解能，リングとチュー
ブの径が，いずれも約 1cm であることから，サンプリ
ング分解能が被写体の大きさの ≦ 1/2 である場合のみ
正しい解が得られるというサンプリング定理によって
説明できる [4]．

効率は，検出器数に比例するが，消滅放射線同時検出
の効率は検出器数の 2 乗に比例するように設計できる
[3]．同時消滅を利用するより大きな多検出器システム
における，単光子検出と陽電子検出の感度の 2 検出器
スキャナ [2,25] における比較は，上記の効果を考慮に
いれない限り無意味である．

再構成アルゴリズム

多くの軸位断層像再構成アルゴリズムが報告されてい
るが，これはフーリエ法，非フーリエ法に大別できる．
フーリエ法アルゴリズム [4,10,28,30] は，フーリエ変
換，フーリエ吸収，畳込み積分を利用し，あるいはこ
れに等価な方法で収集データをフィルターして再構成
する．非フーリエ法 [16-18,20] は，代数的あるいは反
復法による処理を行う．我々は，ワシントン大学医学
部の Biomedical Computer Laboratory が開発したフー
リエ法を利用した．アルゴリズムの詳細はここでは触
れないが，軸位断層像の再構成における一般的な前提
と数学的原則，ならびにその検出方法との関連性につ
いて考察する．

軸位再構成断層像の目的は，人体の断面上に放射能の
分布を再現することである．再構成に使用するデータ
は，関心断面を様々な角度から横断スキャンして得ら
れた放射能のプロファイルである．収集したデータか
ら，放射能の分布を再構成できるために充分な独立方
程式を生成する．再構成アルゴリズムの前提のひとつ
は，各点で記録されるカウント数は，その関心断面内
にある線上 ( あるいは領域内 ) の放射能の総和を表わ
すいう点である．

図 3. 水中の陽電子放出線状線源 (64Cu) の対向シンチレーション同時
検出に於ける線広がり関数 (LSF) と等応答曲線．検出器は NaI(Tl) で，
径 5.1cm，高さ 5.1cm の円筒形，コリメータは 2.5cm 厚，2.5cm 径
のストレートホールの鉛遮蔽板．

図 4. 消滅放射線同時検出の深度非依存性．下段は，放出核種の線源
を 2 つの検出器間で移動した場合の同時カウント率を示す．消滅光子
が検出器に到達するために距離 a を横断する場合，もうひとつの光子
は距離 b を移動する必要がある．この同時消滅現象における減衰は，
a+b=D に依存する．



収集する．検出器は被写体の全幅にわたる放射能を記
録するので，360°回転すると後半の 180°は冗長に思
えるが，4 対の検出器セットが一方向にずれているた
め，0°～ 180°で 3 つの位置が異なるデータセットが
得られ，180°～ 360°でさらに相補的な 3 つのデータ
セットが得られるので，異なる検出器位置に対して計
6 個の独立したデータが得られる．

プロトタイプ PETT では，24 個の検出器アレイの六
角形の中心に被写体を置く ( 図 2)．プラットフォー
ムの回転はコンピュータ制御される．12 組の同時消
滅検出器ペアのデータは，7.5°毎に記録，保存され，
Interdata Model 70 ミニコンピュータ上の再構成アル
ゴリズムで処理される．フーリエ変換再構成法による
データ処理時間は，約 25 秒である．プログラムは，コー
ディングが容易であることから現在すべて FORTRAN
で書かれている．しかし FORTRAN は，Interdata アセ
ンブリ言語よりも実効速度が遅い．アセンブリ言語版
は，かなり高速になると思われる．

結 果

ファントム実験

PETT の全体的分解能を評価するために，64Cu 溶液
を容れた径 1.2mm の毛細管 3 本を，水を満たした径
18cm の円筒状ファントム内に置いた ( 図 6)．ファン
トムの厚さを計測し，511keV 放射線の水の減衰係数
を用いて減衰を補正した．20 万カウントによる再構成
画像と LSF を図 7 に示す．比較のため，99mTc を容れ
た同じファントムを，Nuclear Chicago 社 HP シンチレー

プロトタイプ PETT

プロトタイプ PETT の略図，写真を図 1，図 2 示す．
検出器は，5.1 × 5.1cm の NaI(TI) シンチレーション検
出器 24 個を，六角形の一辺に 4 個ずつ配置したもの
である．各検出器の前には，2.5cm 厚，2.5cm 径のス
トレートホールの鉛遮蔽があり，これにより検出器固
有の分解能が半値幅 (FWHM，図 3) 約 1.1cm に向上し
ている．遮蔽は，関心断層面外からの放射線を除去す
るために用いられる．各検出器の出力は，それぞれプ
レアンプ，アンプ，シングルチャネル波高解析器に接
続されている．対向する検出器の波高解析器の出力は，
時間分解能 30ns の同時計測回路に接続されている ( 図
1)．光子が 2 つの検出器で同時に検出された時のみカ
ウントされるので，これによって 12 対の検出器の「電
子的」コリメーションが構築できる．この時間分解能
と遮蔽効果により，最高カウント数でも同時計測率の
ランダムな変動は，真の値の 5％以下である．12 対
の同時計測ユニットの出力は，並列チャネルインター
フェースを介して Interdata Model 70 ミニコンピュー
タに送られる．

それぞれ 4 つの検出器が，4 つの検出器と直接対向し
ている．検出器は六角形の辺の中央にあるのではなく，
それぞれ 0.5 Δ , 1.5 Δ ，2.5 Δ ずれている．ここで Δ は，
図 1 に示すように隣接する検出器の中心間距離の 1/6
である．システムが 360°回転すると，各検出器セット
は他のすべての検出器セットと同じ角度の組合わせで
データを記録する．その結果，横断スキャンは全体と
して，サンプリング分解能 1cm，24 ヵ所でデータを

図 5. コンピュータシミュレーションによる PETT の再構成画像の数値
出力．サンプリング角度 7.5°，横断距離 1cm．ファントムは 4 つの
部分から構成される．1cm 厚の外部リング，径 14cm の内部シリン
ダー，2 本の円筒状チューブ ( 径 2.2cm, 1.2cm)．各部分の放射能は 2, 
1, 4, 4．左下図は再構成画像．

図 6. シンチレーションカメラ (Nuclear Chicago 社製，15,000 個のホー
ル式高分解能コリメータ併用 )( 左 ) および PETT( 右 ) の水ファントム
の各深度における線広がり関数 (LSF) の比較．A: ファントムの配置，B: 
画像，C: LSF と深度の関係．シンチレーションカメラ，PETT にはそ
れぞれ 99mTc, 64Cu を使用．



置で必要とするデータ収集時間を表 1 に示す．PETT，
シンチレーションカメラのいずれでも，64Cu，99mTc の
等価放射能を使用した．ファントム ( 高さ 7cm) は上縁
まで試料を充たすが，PETT の場合は厚さ 1cm 強の断
面のみ使用し，シンチレーションカメラはファントム
全体からデータを収集することに留意する必要がある．

動物実験

陽電子放出核種でラベルした薬剤による様々な臓器の
PETT による描出能を評価するため，2 頭のイヌで 2 組
の実験 ( 各 1 頭で 1 つの実験 ) を行った．イヌは体重
50 ポンドの雑種で，全麻下に実験を行った．いずれも，
イヌを PETT 中央の回転テーブル上に載せて実験した．
360°の回転中，7.5°毎にデータを収集した．それぞれ
の計測前に，それ以前に投与した放射能が無視しうる
レベルまで低下するのを待って行った．

第 1 の実験では，第 6 胸椎レベルの胸部横断像を撮
影した ( 図 9)．実験は以下の手順で行った．(a) イヌ
に H2

15O (15O の T1/2=2 分 )10mCi を投与．水コンパー
トメントとの平衡に達するまで 3 分間待ち，4.8 分で
撮影した．(b)13NH3(13N の T1/2=10 分 )12mCi を投与．
血中からアンモニアが消失し，軟部組織と平衡するま
で待ち，12 分で撮影した．(c)11CO(11C の T1/2=20 分 )
を約 1 分間吸入させ，推定 8mCi の 11CO- ヘモグロビ
ンで血液をラベルし，血液が平衡に達するまで 5 分
待ち，24 分でデータ収集した．(d)18F(18F の T1/2=110

ションカメラと 15,000 個のホール式コリメータで撮
影した．線状線源とカメラ面の角度が 60°となるよう
にファントムを置いた ( 図 6)．線状線源間の投影距離
は 4.8cm，線源とガンマカメラ面の距離は 2, 9, 16cm
で，20 万カウントを計測した．シンチレーションカ
メラの数値データは，32 × 32 アレイの検出器と PDP-
12 コンピュータで処理し，シンチレーションカメラの
LSF を求めた．これにより，シンチレーションカメラ
では距離に応じて感度と分解能が低下すること，PETT
は分解能が深度に依存しないことが示された．図 3，
図 6 から，再構成画像の LSF が同時検出器の応答と良
く一致することがわかる．

PETT と通常の非断層モードのシンチレーションカメ
ラを比較すると，PETT の方がファントム構造を良好
に反映している ( 図 7)．いずれの画像も，シンチレー
ションカメラで 30 万カウントを 12 分で収集したもの
である．

PETT の定量性について，シリンダーを相対的放射能
1, 4, 0 で満たしたもの，および 2 本の径 3cm のチュー
ブのファントムで計測した．シリンダー，2 本のチュー
ブ内の再構成画像の相対的放射能は，1 ± 0.1，4 ±
0.1，0 ± 0.1 で，ファントムの値に一致した ( 図 8)．
3cm の被写体は，定量的再構成にはサンプリング分解
能 (FWHM 1.2cm) が被写体の大きさ (3cm) の 2 ～ 4 倍
小さい必要があることから，定量性を示すために使用
した．

PETT の画像的感度をシンチレーションカメラと比較
した．同程度のカウント数を得るためにそれぞれの装

図 7. PETT( 左 ) および通常モードのシンチレーションカメラ ( 右，図
6 に同じ ) の画像の比較．ファントムの構成：1cm 厚のリング内に径
14cm のシリンダーがあり，その内部に 3 本の円筒状物体が置かれて
いる ( 径 2cm 2 本，径 3cm 1 本 )．各部分は比放射能 3, 1, 5, 3, 0 の
核種で充たされている．シンチレーションカメラの画像は，99mTc，
PETT の画像は等放射能の 64Cu による．いずれも 30 万カウント．

図 8. PETT の定量的再構成画像の精度．右：径 14cm のファントム内
の放射能 (64Cu) 分布．左：PETT 再構成画像．34 万カウント．

 
ファントム *2

総放射能
( μCi)*3 総カウント

データ収集時間 ( 分 ) 

シンチ
レーショ
ンカメラ

PETT

A 370 280,000 15 12

B 600 440,000 16 12

C 480 350,000 14 12

表 1. 異なる放射能分布におけるシンチレーションカメラ *1 と PETT
のデータ収集時間の比較

*1 Nuclear Chicago 社製 Model HP．15,000 個のホール式高分解能コ
リメータ併用．
*2 ファントムは，外径約 17cm のアクリル樹脂製シリンダー内に，
99mTc あるいは 64Cu を充たした高さ 10cm のシリンダーから成る．様々
な放射能のシリンダーを置いた．
*3 シンチレーションカメラには 99mTc，PETT には 64Cu を使用



分解能，および数学的再構成により重畳構造が除去さ
れたことによる．このことは，画像コントラストの差
異で可視化の可否が決まる核医学画像では重要な点で
ある．プロトタイプ PETT の横断撮像範囲の制約によ
り，ファントム，動物の断面の外径は 20cm 以下であ
る．しかし同時消滅検出法は，解像度，感度が深度に
依存しないため ( 図 3, 4)，かなり大きな被写体にも適
用できる．これは深度に応じて分解能が低下する単光
子検出法と異なる点である．同時消滅検出法の減衰補
正は，単純かつ正確である．単光子検出法では，深度
依存性とコリメータの幾何学的開散を考慮する必要が
あり，より不正確かつ複雑である．またこれらの問題は，
被写体が大きくなるとさらに増幅する．単光子検出法
では，適当な減衰補正が可能であったとしても，深部
の分解能が低いため，範囲が不明確な構造については
より大きな減衰補正が必要となる．これらの要因を近
似すること，あるいは無視することにより，画像の歪
みを生ずる結果となる．このような歪みやその意義に
ついては，充分研究されていない．

陽電子放出断層装置は，単光子検出法にくらべて核種
が放出する放射線をより効率的に利用できる．プロト
タイプ PETT は，対向する検出器ペアにおける同時検
出現象のみを利用する．しかし前述の通り，多発同時
現象ロジックを使用することにより，消滅放射線をさ
らに効率的に利用できる．PETT の多発同時現象ロジッ
クは，六角形の一辺の各検出器と，反対側のすべての
検出器の同時検出を利用する．したがって，対向同時
現象ロジックが 12 対の同時検出器を利用するのに対
して，多発同時現象ロジックは計 48 対を利用でき，
効率が約 4 倍向上する．我々は現在，1 辺に 8 個の検
出器 ( 計 48 個 ) で 192 対の同時現象を検出できる拡
張版を製作中である．現状のプロトタイプ PETT の感
度はシンチレーションカメラと同程度であるが ( 表 1)，
新しい装置では通常のカメラよりかなり高速になると

分 )10mCi の水溶液を投与し，フッ素が血液から消失
するまで 1 時間待ち，24 分でデータ収集した．

実験で得られたデータは，前述の透過画像による減
衰で補正した．減衰補正に利用した透過画像を図 9 に
示す．H2

15O の画像は，軟部組織の平衡水分布を示す．
脊椎の位置が無集積なのは，骨と水の平衡が遅いため
である．肺の H2

15O も比較的低濃度である．既に報告
されているように [19,26]，13NH3 は心筋に取り込まれ
る．心筋と隣接軟部組織の画像上のコントラスト比は，
約 8:1 である．脊椎，肺，心腔は無集積である．11CO-
ヘモグロビン画像は，心腔，大動脈など大血管の血液
分布，およびその周囲の組織の血管分布を示す．18F は
主に脊椎，肋骨，胸骨に集積している．脊柱と隣接組
織のコントラスト比は約 15:1 である．

2 つ目の実験では， 別のイヌの第 11 胸椎レベルで陽
電子横断像を撮影した．H2

15O，13NH3，11CO- ヘモグロ
ビンを前述と同じ方法で投与した．図 10 に再構成画
像を示す．ここでも H2

15O は軟部組織に分布し，13NH3

は尿素サイクルでアンモニアに取り込まれて肝に集積
している．11CO- ヘモグロビンは，大血管，肝，脾の血
液中に分布している．胃，小腸は大きな無集積となっ
ている．

この動物実験は，心周期，呼吸に関して位相を考慮せ
ずに収集している．唯一の画像処理は，64 × 64 マト
リックスについて行った 4 点近傍平滑処理である．上
下値のカットは行っていない．供覧画像が，再構成デー
タの全てである．断層面の解剖学的構造は，側面およ
び正面 X 線写真，2 頭目のイヌの剖検により確認した．

考 察

上記の結果は，陽電子放出横断像は，通常の核医学画
像では見えない構造を可視化できることを示すもので
ある．これは，同時検出法の高コントラスト，均一な

図 9. イ ヌ に H2
15O, 13NH3, 11CO, 18F ( そ れ ぞ れ 63,000, 230,000, 

350,000, 413,000 カウント ) を投与して得た第 6 胸椎高位の PETT
横断画像．上段中：解剖学的構造．下段中央：減衰補正用の透過画像．

図 10. イ ヌ に H2
15O, 13NH3, 11CO ( そ れ ぞ れ 55,000, 205,000, 

232,000 カウント ) を投与して得た第 11 胸椎高位の PETT 横断画像．
上段中：解剖学的構造．脾 ( 左上 )，大血管 ( 中央 )，肝 ( 左下，右上 )



考えられる．

PETT が陽電子放出核種しか利用できないという点
は，臨床的有用性を大きく制約するものである．しかし，
核医学に有望な物理的，化学的特性を有する陽電子放
出核種は多い．例えば，68Ga(T1/2=68 分 ) は長寿命の
68Ge(T1/2 ＝ 272 日 ) から生成され，その核医学におけ
る有用性は良く知られている．さらに多くの核種 (11C, 
15O, 13N, 18F) が，生理学的検査に既に利用されている．
この装置が陽電子放出核種専用であることによる制約
は，シンチレーションカメラが低エネルギー光子放出
核種を必要とすること，あるいはテクネシウムの化学
的特性に起因する制約に比べれば，全般に緩いもので
あると言える．

陽電子放出核種を含む臓器，構造の軸位断層システム
は，現状の技術，装置，核種の制約による障壁を除去し，
核医学に実り多い新領域を拓くと考える．
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