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1. 	
 序論  
 
 

1.1. 研究概要 
 
1895 年に X 線が発見されて以来 [1]、X 線撮像法は非破壊技術として、医療診断、産業

利用など、幅広い領域で応用され、現代社会において不可欠な技術になっている。現在の

医療診断等の分野において、X 線撮像法では主に被写体内部構造間の電子密度差による X
線吸収の不均一に基づく濃淡 (コントラスト) で画像化されている。但し、被写体が X線吸
収率の小さな軽元素で構成される場合、または被写体内部構造間の電子密度差が小さい場

合に、吸収コントラストの形成が非常に困難であり、画像化が困難となる。このような問

題を克服するため、被写体を透過した X 線位相面の形状を強度に変換して記録し、画像の
コントラストとして表現する撮像技術が開発され、コントラストが格段に向上した [2, 3]。
これにより、X線の吸収が小さな被写体の観察が容易になり、生体軟組織や高分子材料の観
察も可能になりつつある。一方、放射光源の登場によって平行単色 X 線の利用が可能にな
ったので、実験室 X 線源による従来の画像と比べ、著しく高精細な画像を取得できるよう
になった。 

X線撮像におけるコントラスト分解能は、X線が被写体を透過した場合、被写体内部構造
間の電子密度差による X 線物理量 (吸収や位相等) の変化を画像上で反映する能力であり、
コントラスト分解能が高ければ高いほど、分別できる電子密度差が僅かになり、より高精

細な画像が得られる。コントラスト分解能は画像の鮮明さを表す特性であり、

Contrast-Noise Ratio (CNR) を用いて完全に表すことできる。 
X線位相コントラスト撮像法は、吸収コントラストが低い物質に対して、コントラスト分

解能を大幅に改善できる技術である。現在、世界各地で様々なＸ線位相コントラスト撮像

法の研究が盛んに行われており、医学、薬学、材料科学等の様々な分野に応用が広がりつ

つある。その中でよく利用されている方法として、X線の波としての特性を利用して、位相
の変化量を観察する結晶を用いた X線干渉計 (Crystal Interferometer, CI) [4-6]と回折格子
を用いた X線干渉計 (Grating Interferometer, GI) [7-10]、結晶アナライザーにより被写体で
屈折された X 線の角度を求めて、微分位相像を生成する結晶アナライザーを用いた X 線撮
像法 (Crystal Analyzer Based Imaging, ABI) :Diffraction Enhanced Imaging (DEI) [11, 12]と
X-ray Dark Field Imaging (XDFI) [13-15]、また、フレネル回折による位相の変化を二次微分
することによって、被写体の密度分布を求める伝播法 (Free space Propagation Based 
Imaging, PBI) などが挙げられる [16, 17]。 
結晶アナライザーを用いた X 線撮影法は結晶アナライザーによる被写体を透過した屈折

された X 線の角度を分解し、X 線位相シフトを求めることによって、被写体の密度分布を
画像上のコントラストとして表現する技術である。ここで、X線屈折角度分解能が高ければ
高いほど（分解できる屈折角度が小さいほど）、分解できる被写体内部構造間の電子密度差

が小さくなり、より高コントラストな画像が得られる。 
結晶アナライザーを用いた X線撮像法における代表的な例として、DEI撮影法は 1997年

に D. Chapman らにより開発され、ブラッグ型結晶アナライザーを用いることで被写体内
を屈折した X 線の位相情報を測定することができる。DEI 撮像法における X 線位相コント
ラストは、ブラッグ型結晶アナライザーを回転させ、X線回折強度の分布曲線 (ロッキング
カーブ) 上の 2 箇所以上で X 線強度を測定することにより屈折角度を解析し、積分された
位相分布を求めることになる。 
その一方、DEI-CT (Computed Tomography) は、2000年に A. Dilmanianらによって提案

され、ロッキングカーブを直線として近似して、被写体内部の X線の屈折角度を求め、様々
な被写体の CT像を得る方法である[18, 19]。また、近年提案されている MIR (Multiple Image 
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radiology) 撮像法 [20-22]、EDEI (Extended Diffraction Enhanced Imaging) 撮像法 [23]と
GDEI (Generalized Diffraction Enhanced Imaging) 撮像法など [24] は、ロッキングカーブ
の特性を考慮し、これまでの方法よりも、被写体で屈折された X 線角度のダイナミックレ
ンジが広く得られる CT再構成法として提案され、軟部組織の構造などを従来の吸収コント
ラスト CT 像、更に DEI-CT 像と比べ明瞭に描出している [25]。しかしながら、数十 keV
以上の X 線エネルギー領域で、X 線撮像法により分解できる被写体内部構造間の電子密度
差に限界があり、十分なコントラストの画像が得られなく、被写体内部の構造解析が不十

分であることが指摘されている。 
本研究では、X線の吸収が少ない軟部組織のような被写体により生成された画像のコント

ラストを改善するために、被写体内部で、微小に屈折された X 線角度を解析する方法を改
良することによって、X線画像におけるコントラスト分解能を向上させることを目的として
いる。コントラスト分解能を向上させる方法として、X 線多重回回折技術を用いることで 
[26]、屈折角度分解能を向上させ、微少な屈折角度の情報を取得することによって、従来の
結晶アナライザーを用いた撮像法よりも、同じ条件で高いコントラスト分解能が得られる

と期待される。 
 
1.2. X線と物質との相互作用 

 
直線加速器により光速に近くまで加速された電子は、円形リング内に入った後、偏向電

磁石による数 T の磁場の影響を受け軌道の変えながら周回する。軌道が変わる際に円弧の
接線方向に放射される電磁波が放射光と呼ばれる。 
放射光は次のような特徴を持っていて、X線撮像法における理想的な光源であるといえる。 

ü 高輝度 
X線エネルギー17.5 keVでの KEK-PF BL-14における輝度は、 
約 1014 [photons/sec/mm2/mrad2/0.1%b.w.] 程度である。 

ü 偏光性 
偏向電磁石から放射された放射光の強度は偏っており、σ偏向成分は強く、π偏向

成分は弱い。 
ü 指向性 

X線の発散角は非常に小さく、僅か約 10-6 rad程度である。そのため、X線による干
渉や X線の回折を用いた研究が可能になる。 

ü 連続スペクトル 
即赤外線領域から硬 X線領域に及ぶ広いスペクトルを持っている。 
 

X線撮像法は非破壊技術として、被写体の内部構造の識別する技術として利用されてきた。
そこで、X 線と物質との相互作用の基本概念を理解することが重要である。それは X 線撮
像法の原理を説明するのに必要である。X線は電磁波であり、X線の波としての物理量は振
幅と位相にで表現され、X 線の振幅が減衰されたり、位相が変化したりすることによって、
X 線検出器によりそれらの X 線の強度分布を測定し、画像上のコントラストとして反映さ
れる。X線と物質間の相互作用と X線撮像法との関係を本節で説明する。 

 
Fig. 1.1に示すように、X線と物質との相互作用には、光電効果、散乱、屈折、蛍光 X線、

電子対生成等がある。X線エネルギーが小さいときは、光電効果による減衰が主であり、X
線エネルギーが大きくなるほど (E ≧ 50 keV) コンプトン散乱による減衰の割合が多くな
ってくる。また、電子対生成は、エネルギーが 1.02 MeV以上でないと起らなく、X線エネ
ルギーが大きくなるほど、その確率も大きくなる。 
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Fig. 1.1. Overview of X-ray interactions with matter. 
 
1.2.1.  光電効果 

 
光電効果とは、入射 X 線のエネルギーが物質の原子によって吸収され、そこから 1 個の

電子 (主にＫ軌道電子) が飛び出す現象である。このメカニズムは非弾性的であり、光子エ
ネルギーは電子に転送され、また、それが原子から分離されるようになる。残余の光子エ

ネルギーも運動エネルギーとして電子に転送され、それは光電子と認識されている [27]。 
 

 

 
 

Fig. 1.2. Diagram of the photoelectric effect.  
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1.2.2.  コンプトン散乱 
 
コンプトン散乱は、X 線を物質に照射した時、散乱 X 線の波長が入射 X 線の波長より大

きくなる現象であり、非弾性散乱である。入射 X 線のエネルギーが物質の電子の結合エネ
ルギーに比べて大きい場合は、Ｘ線と軌道電子が衝突し、軌道電子をはね飛ばし、飛ばし

た分のエネルギーを失って、散乱する。この状況における電子は自由電子であると考えら

れる [28]。 
コンプトン散乱の様子を Fig. 1.3に示す。電子の静止質量を me、散乱後の電子のエネル

ギーを Eとし、電子の運動量を pとし、電子の速度を ʋとすると、X方向と Y方向の運動
量保存則により、以下の式が成り立つ。 

 

	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
         	
 	
 cos cos
'

h h pθ φ
λ λ
= + 	
 	
 	
  	
 	
     	
  	
 	
 (1-1) 

	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
      	
  

                              sin sin 0
'
h pθ φ
λ

+ = 	
 	
 	
 	
 	
   	
 	
    	
 	
 (1-2) 

 
また、相対論的なエネルギー保存則により、以下の式が成り立つ。 

 

	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
        	
 
2

'e
hc hcm c E
λ λ

+ = + 	
 	
 	
  	
 	
  	
  	
       (1-3) 

 
式 (1-1) と (1-2) より変形・自乗して両辺を加えると 
 

2 2 2 2(cos sin ) ( cos ) ( sin )hc hc hcp θ θ ϕ ϕ
λ λ λ

+ = − +
′ ′

 

	
 	
 	
 	
 	
  

	
           	
 	
 	
 	
 
2 2

2 2 2( ) 2 cos ( )hc h c hcp ϕ
λ λλ λ

= − +
′ 	
 	
 	
 	
 	
  	
 	
      (1-4) 

 
式 (1-3) を移項して 2乗すると、 

	
 	
  

	
 	
      	
 	
  
2 2

2 2 2 2 2( ) ( ) 2 2 ( )e
hc hc h c hc hcp c m c
λ λ λλ λ λ

= + − + −
′ ′ 	
 	
    	
 (1-5) 

 

式  (1-4) を式  (1-5) に代入して、整理する。ここで、 2 21 ( )ceE m c υ= − 、

2 21 ( )ceE m υυ= − であることから、
2 2 2 2 4

eE p c m c− = になり、以下の式が得られる。 
 

	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
  	
 	
 	
 	
  

	
                       	
 
2 2
e
2

(E m c )1 (1 cos )
' ( )

em
hc

θ
λλ

−− =   	
             	
  (1-6) 

 
式 (1-3) から Eを移項し、式 (1-6) に代入し、整理すると以下の式が成り立つ。 
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                             ' (1 cos )
e

h
m c

λ λ θ− = −                        (1-7) 

 
ここで、λ は入射 X 線波長、λ’は散乱 X 線波長、h はプランク定数、c は光速、θ は散

乱角である。 
 

 
 

Fig. 1.3. Diagram of Compton Scattering.  
 
 

1.2.3.  トムソン散乱 
 
入射 X 線が物質の電子の結合エネルギーより少ない場合、物質との相互作用は全体とし

て原子レベルで生ずる。このような入射 X 線光子が電子と相互作用し、X 線光子が入射方
向と異なる方向に放射され、そのエネルギーを減少させることなく (同じ波長で) 散乱する
ことがある。このような散乱現象はトムソン散乱といわれる。トムソン散乱の様子を 
Fig. 1.4に示す。 
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Fig. 1.4. Diagram of Thomson scattering.  
 
 
トムソン散乱では、物質を構成する原子が規則正しく並んでいて、各原子によって散乱

される X 線の位相がよくそろい互いに強めあう場合に回折線が観測される。この散乱現象
は散乱の前後において、エネルギーの授受がないことから弾性散乱、または可干渉性を呈

することから干渉性散乱とも言われる。弾性散乱された X 線は電磁波の波動性により説明
される [29]。 
 
1.2.4.  蛍光 X線放射 

 
Fig. 1.5に示すように、入射 X線によって被写体内部の原子から内側の軌道を回っている

電子がはじき出される (励起過程)。この相互作用によって原子殻に空孔ができるが吸収物
質中の自由電子や原子内の他の殻の電子の再配列によって空孔は埋まる。その時、そのエ

ネルギー準位間のエネルギー差に相当する X線として放射されるか (蛍光 X線)、この内部
エネルギーが外側の電子を放出させる Auger電子となって消費されることになる [30]。 
放射される蛍光 X 線エネルギーは、それぞれ元素に特有のものなので、エネルギーが分

かればどの元素かが分かり、その強度を知れば濃度が分かることになる。光電吸収率は重

い元素ほど、また内側の軌道に関連するほど高くなる。 
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Fig. 1.5. Diagram of fluorescent X-ray. 
 
1.2.5.  電子対生成 

 
X線エネルギーが 1.02 MeVより大きい場合 [31]、それらが原子核の電場と相互作用して

消滅し、その場から一対の電子-陽電子が生成されることが可能になる。この現象を電子対
生成という。 
 
1.2.6.  吸収効果 

 
入射 X 線エネルギーは被写体を透過するとき、被写体により吸収されるが、吸収された

量は線吸収係数 (μ)、あるいは質量吸収係数 (μ/ρ) によって計算される。ここで、ρ は

物質の密度である。被写体の間、または被写体内部構造間の質量吸収の差により、透過し

た X 線強度の不均一を生成し、それを画像上のコントラストに反映させ、被写体の構造が
識別するのが可能になる。X線と物質との相互作用により、質量吸収係数は、前節に記述さ
れた 4 つの減衰効果（光電効果、コンプトン散乱、トンプソン散乱及び電子対生成）によ
って構成され、以下の式で表記される [32, 33]。 

 

	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
       	
 incoh cohσ σµ τ
ρ ρ ρ ρ
= + + 	
 	
 	
  	
 	
 	
     	
 	
 	
 (1-8) 

 
ここで、τ、σincoh、σcoh及び π は、それぞれ光電効果、コンプトン散乱、トンプソン

の散乱および電子対生成で生成された成分を表している。 
 
X線エネルギーが小さいとき (E < 1.02 MeVより小さい)、X線吸収は光電効果、コンプ

トン散乱、トンプソンの散乱により構成される。 
 

                                  incoh cohσ σµ τ
ρ ρ ρ ρ
= + +                      (1-9) 
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1.2.7.  屈折 X線 

 
X 線は被写体を透過する場合、吸収効果により X 線の振幅が減衰するともに、X 線の位

相変化も起きる。そして、入射 X 線の経路から僅かに角度を変えて伝播する。これは被写
体の内部構造で電子密度差があるところで、X線が屈折をしたことによる。 
X線複素屈折率 (n) は、次の式で表される [34, 35]。 
 

      1n iδ β= − − 	
 	
 	
 	
 	
        	
  	
 	
 	
 	
 (1-10) 
 
ここで、実部δは位相に関する項、虚部βは振幅、即ち減衰に関する項である。 
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ここで、λ：X線の波長、re：古典電子半径 (2.82×10－13 cm)、me：電子の質量、c：光の

速度、ｋ：波数、NAv：アボガドロ数 (6×1023)、Mi：元素 i の分子量、Wi：元素組成の重量

分率、ρelem：質量密度、ｆ
’とｆ’’は元素 i の原子散乱因子の実数部と虚部で、μ：X線の線

吸収係数である。Niは原子 i の原子密度で、 は電子密度ρeを表記する。軽元素

で構成された被写体におけるｆ’の大きさは無視でき、δは に比例する。 
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 (1-13) 

 
すなわち、位相量δ分布を測定することは電子密度 ρe 分布を求めることであり、被写

体内部構造の模様が推測できる。 
 
X線が被写体を透過するときの屈折現象をFig. 1.6に示す。簡素化するために、被写体は

円形状とする。スネルの法則によると、Z軸に沿って進行するX線はある被写体との境界面
での相互作用点P1とP2での屈折で偏向される。物質との相互作用の後にX線の振幅は減少し、
それは、いわゆる屈折角度Δθによって偏向される。入射X線と屈折されたX線の間の屈折
角度Δθを求めることによって、δの大きさを推測できる。 

 

	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
    	
 	
  	
 2 ref 1 insin( ) sin( )n nθ θ= 	
 	
 	
 	
 	
  	
       	
 (1-14) 
 
吸収を無視すると、 1n δ= − になり、式 (1-14) に代入すると 
 

1 2 in in( )sin( ) sin( )δ δ θ θ θ− +Δ =  
 

1 2 in in in( )[sin( )cos( ) sin( )cos( ) sin( )δ δ θ θ θ θ θ− Δ + Δ =  
 

ここで、 0 0sin( ) ,  cos( ) 1θ θθ θ θΔ → Δ →Δ = Δ Δ = とすると、 
 

1 2 in in in( )[sin( ) cos( )] sin( )δ δ θ θ θ θ− +Δ =  
 

X線が被写体を透過するとき、境界面で2回屈折を起きることで、 
 

in 1 2 incos( ) 2( )sin( )θ θ δ δ θΔ = −  
 

1 2 in2( ) tan( )θ δ δ θΔ = −  

なお、 1 2δ δ δΔ = − とすると、 
 
                               in2 tan( )θ δ θΔ = Δ 	
                      (1-15) 
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Fig. 1.6. Geometry for X-ray refraction event at a circle, incident and refraction angles at the 
interaction points. The incident X-ray hits the circle at point P1, where it is deflected 
determined by an angle determined by δ and the incident angle θin. 
 

X線エネルギー17.5 keVで、Si結晶を被写体として、角度 30度で入射した場合、 
式 (1-15) から、以下の式が成り立つ。 

 
2 tan(30 )θ δΔ = Δ °  

 

	
 	
 	
 	
  2

2= tan(30 )e
e

r
k
π ρΔ °  

 

	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
      
212.4( )= tan(30 )

2
Ee

e
r ρ

π
Δ ° 	
 	
   	
    	
    (1-16) 

 
ここで、空気上の X線の屈折を無視し、Si結晶の電子密度は 0.702 Å-3であると、Δδは

1.583 × 10-6であり、屈折角度Δθは 0.032 µradである。このような、僅かな屈折角度を
検出することは、実に簡単ではない。実際で観察する被写体は不規則な形を持ち、被写体

の表面での X 線の入射角度を測定することは困難であると考えられる。位相コントラスト
撮像法とは X線検出器により測定された X線の強度分布を、被写体を透過した X線が被写
体内の電子密度分布により生成された X 線の位相シフト Φ (δ の関数) の分布に変換させ
て、位相コントラスト分布の画像を取得する手法である。 

 
均一な厚さ tを持つ被写体を透過した X線の位相シフトΦは、以下の式で表すことがで

きる。 
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2 tπ δ
λ

Φ = 	
 	
 	
 	
 	
        	
  	
  	
 (1-17) 

式 (1-17)でδの分布を計算することができるが、実に、被写体は不規則な形を持ち、各部

分の物質も不均一であり、厚さも不均一である。従って、被写体を透過した X 線の位相シ
フトΦは、 
 

	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
  	
  	
            
2(x, y) ( , , )dzx y zπ δ
λ

Φ = ∫ 	
         	
  	
 (1-18) 

 
で表現できる。ここで、X線は、Z軸に沿って進行し、Y軸は偏光方向とする。積分は、被
写体内の X 線の進行方向について行い、進行方向の変位は僅かであり、近似的に直線と見
なす。 

X線の位相シフトΦ(x, y)の分布は、それぞれ X方向と Y方向の屈折角度から求められ、
式 (1-14) と式 (1-16)、式 (1-17) から、以下ように表記される。式 (1-15) で変形すると

き、 intan( ) dz dxθ = あるいは intan( ) dz dyθ = である。 
 

	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
    	
  
(x, y)

2x
d
dx

λθ
π
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 (1-19) 

 

	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
   	
 	
 
(x, y)

2y
d
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λθ
π

ΦΔ = 	
 	
      	
 	
    	
  	
 

(1-20) 
 
	
 上記の式は、第 3章で記載する CT画像の再構成で利用される。 
 
X線の位相量Φの分布を求める X線位相コントラスト撮像法に対して、従来の吸収コン

トラスト撮像法では、X線が被写体を透過するとき、不均一な厚さ tによる X線の吸収が異
なることで、画像上でコントラストが生成する手法である。すなわち、被写体を透過した

前後の X線の強度変化を被写体の厚さ tの関数で表記し、X線の線吸収分布を求めることが
できる。 

 

	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
     	
 
0

4ln( ) =I t t
I

π β µ
λ

− = 	
   	
 	
        	
  	
 (1-21)	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
  

 
実に、不均一の厚さを持つ被写体については、 

 

	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
  	
             	
 
0

4ln( ) ( , , )dzI x y z
I

π β
λ

− = ∫ 	
    	
       	
 (1-22) 

 
と表現できる。ここで、X線は、Z軸に沿って進行し、Y軸は偏光方向とする。 

X 線の複素屈折率から、式 (1-10)、式 (1-11) と式 (1-12) より、吸収コントラスト撮像
法も、位相コントラスト撮像法も虚部 β 及び実部 δ に依存し、コントラストを生成し、

画像に反映する。Table 1.1では、17.5 keVでの被写体のδとβの数値を示す。軽元素で

組成された被写体に対して、βに比べて、δは数桁高く、より簡単に測定できると考えら
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れる。すなわち、位相コントラスト撮像法は、従来の吸収コントラスト撮像法に比べて極

めて高いコントラストが得られることが複素屈折率の値から推測できる。 
 
 

 
  Table 1.1. Values of δ and β for 17.5 keV X-rays. 

 δ β 

Silicon 1.583 × 10-6 7.884 × 10-9 

Aluminum 1.769 × 10-6 6.955 × 10-9 

Water 7.519 × 10-7 4.560 × 10-10 

Glycerin 9.283 × 10-7 4.286 × 10-10 

PMMA* 8.703 × 10-7 3.245 × 10-10 

*PMMA：アクリル酸エステルまたはメタクリル酸エステルの重合体 (ポリマー) 
 
1.3. これまでの代表的な X線撮像法 

 
X線撮像法は非破壊技術として、被写体の内部構造を透視する手法である。被写体を透過

するとき、被写体内部構造間の電子密度差により変化したX線物理量 (吸収と位相) をX線
の強度変化に変化させ、コントラストを生成し、画像上で反映することによって、被写体

の内部構造を測定できる。X線の強度変化をX線の吸収量に関するμの分布に換算する場合

は、X線吸収コントラスト撮像法であり、X線の位相シフトΦに関係するδの分布を求める

場合は、X線位相コントラスト撮像法である。すべてのX線位相コントラスト撮像法がX線
の位相シフトΦを測定するわけではなく、X線撮像法により生成される位相コントラストが
異なることに注意する必要がある。 
 
1.3.1.  X線吸収コントラスト撮像法 

 
現在、医療応用、産業利用などの領域で使われているX線吸収コントラスト撮像法は、被

写体内におけるX線の吸収差を画像上のコントラストとして表現したものである [36]。X線
が被写体内を通過するとき、内部では散乱、光電吸収、電子対生成といった物質との相互

作用が生じており、X線エネルギーの吸収や散乱による強度変化を画像化する撮像法である。 
放射光を用いた血管造影剤のヨウ素やガドリニウムのK吸収端を利用する血管造影など

のX線吸収コントラスト撮像法の研究が行われてきた [37, 38]。近年、10 nm以下の高空間
分解能を実現したX線吸収コントラスト撮像装置の開発が盛んであり、金属ナノ粒子、ナノ
ワイヤーなどのナノ構造材料の構造を定量的に解析されている [39]。 
一方、被写体によって生じた散乱Ｘ線も検出器に同時に入射することになるため、被写

体によるX線の吸収量に関するμの分布を正確に求めることは困難である。これに対して、

エネルギー分解能を有した検出器を用いることによって、散乱Ｘ線による影響を除去する

と、Ｘ線の吸収量に関するμの分布を正しく測定できると考えられる。 
しかし、軽元素で構成された被写体に対して、X線の吸収量に関するμの分布を求めるこ

とは難しくなり、画像化しにくくなる。低いX線エネルギーで撮像することによって、コン
トラストを強調することができるが、X線エネルギーが低くなるほど、透過能力が低下し、
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画像上のコントラストが低下することになる。 
 
 
 
1.3.2.  X線位相コントラスト撮像法 

 
X線検出器により、測定するX線の強度分布を、X線の位相量に関する δの分布に変換さ

せて撮像するX線位相コントラスト撮像法は、X線の位相量に関する δの分布を測定する手
法によって、伝播を用いた撮像法 (Free space propagation based imaging, PBI)、結晶アナ
ライザーを用いた撮像法 (Crystal analyzer based imaging, ABI)、結晶干渉法 (Crystal 
interferometer, CI)、回折格子を用いた干渉法 (Grating interferometer, GI) などが開発され
てきた。 
これらの X 線位相コントラスト撮像法で、得られた画像のコントラストは、X 線エネル

ギー、X線光源のエミッタンス、X線撮像系、X線検出器などの実験条件に依存する。 
 

伝播を用いた撮像法 (PBI) 
 
Fig. 1.7のように、伝播を用いた撮像法は最も簡単に屈折情報を取得する方法として、特

定の X 線光学素子などを使う必要はない。被写体を空間コヒーレンスの X 線ビームの光路
に置き、X線と被写体間の相互作用により、位相が変化し、波面が変形する。X線検出器に
より、フレネル回折縞が得られる。フレネル回折縞を得るためには、高空間コヒーレンス

の X 線光源と高空間分解能の X 線検出器が必要になる。ホログラフィーと類似し、被写体
を透過した X線は十分離れた場所伝播し、そのときの X線強度は 2 2 2 2d d x d d yΦ + Φ に

比例する [40]。ここで、X線は Z軸に沿って伝播することとする。位相シフトΦは入射 X
線の強度と被写体を透過した後に変化した X 線強度、及び被写体と X 線検出器間距離によ
り得ることができる。特定な再構成アルゴリズムにより、三次元な電子密度分布を求め、

高精細な画像が得られる [41, 42]。 
干渉性が低い X 線光源を用いた場合、被写体と検出器の距離を被写体の種類やサイズ、

入射 X 線エネルギーなどの条件により適度に調節することで、屈折率差が大きい被写体の
表面や内部構造の境界部位のみを強調した像が得られる [43-47]。 
 

 
 

X  

Y  

Z  
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Fig. 1.7. Diagram of free space propagation based imaging. 
 
 
 
結晶アナライザーを用いた撮像法 (ABI) 
 
結晶アナライザーを用いた撮像法は、結晶アナライザーを被写体と X 線検出器の間に設

置され、結晶アナライザーのブラッグ角度から僅かにずれた角度範囲で、被写体により屈

折された X 線を結晶アナライザーにより回折させ、回折条件に満たす屈折された X 線の角
度を分析させる [11, 12, 18]。従って、屈折された X線の位相が変化した被写体内の構造に
対応した画像上のコントラストが強調され、被写体内の構造を識別することが可能になる。

結晶アナライザー (ブラッグ結晶、ラウエ結晶) により測定されたロッキングカーブ (X 線
強度角度分布) と、被写体を透過した後のロッキングカーブの形状の変化から、吸収量に関
する μ の分布、位相量に関する δ の分布及び被写体を透過した X 線ビームの広がりによ
り生成された散乱量に関するσの分布を求めることができる [20-24]。 
結晶アナライザーを用いた撮像法は、被写体によって屈折された X 線の角度を結晶アナ

ライザーにより分析し、画像上のコントラストに反映させる能力 (屈折角度分解能) により、
解析できる被写体内部構造間の電子密度差が制限される。結晶アナライザーを回転させる

ことで、被写体により屈折された X 線の角度情報を収集でき、画像上のコントラストに反
映される。すなわち、結晶アナライザー分解できる被写体内部構造間の電子密度差密に関

する X線の屈折角度の範囲 (屈折角度のダイナミックレンジ) が広く設定できる。 
 
Diffraction Enhanced Imaging (DEI) 法 

 
1997 年に提案された DEI 撮像法は、物体を透過した後の X 線の屈折方向を、1 枚の Si

単結晶から解析し画像化する方法である [12]。基本的な DEI撮像系は、Fig. 1.8に示すよう
に、2 枚のブラッグケース結晶からなる。1 枚目の結晶は格子面が非対称になっており、X
線がブラッグ角度で入射すると回折 X 線は視野が大幅に拡大し、角度広がりが数 msec の
平行 X 線を生成することができる。被写体を透過し、位相が変化した X 線は結晶アナライ
ザーに入射し、結晶の回折強度曲線に従った X 線の強度分布に変換される。この画像には
被写体内の X 線の屈折情報と吸収情報が含まれており、屈折情報を抽出するためには、ア
ナライザー結晶を微小回転させて撮影された複数枚の強度画像が必要である [19-24]。DEI
撮像法の空間分解能は、X 線光源のサイズ、X 線検出器の空間分解能に関わるが、主に X
線が結晶内部に侵入する距離に依存する。 
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Fig. 1.8. Diagram of diffraction enhanced imaging at KEK-PF BL-14. 
2000年に A. Dilmanianらによって、結晶アナライザーを微小に回転させて回折条件を変

えならが、同じ被写体を複数回撮影することで、強度分布から定量的な位相情報を抽出し、

位相コントラストに基づいた CT 画像の再構成方法が考案された [18]。これまでに、乳が
んなどの生体軟部組織が撮影され、吸収 CTでは観察できない被写体の細部まで 3次元的に
再構成することに成功している [48-55]。 

 
X-ray Dark Field Imaging (XDFI)法 

 
XDFI撮像法法は、2002年に M. Andoらによって開発され、DEI法と同じ原理で、薄い

ラウエ結晶アナライザーを用いた位相コントラスト撮像法 (Fig. 1.9) である [13, 15]。薄い
ラウエ結晶面において、X 線がブラッグ角度付近で入射すると、透過方向と回折方向に X
線のビームが分割される。XDFI法では、透過方向と回折方向を利用している。ラウエ結晶
アナライザーにより、被写体を透過した屈折角度を分析し、二つ方向から屈折された情報

を取得でき、DEI撮像法より、同じ実験条件で、半分程度の測定時間が短縮される。しかし、
アナライザーは、数十～数百 µm 程度の薄さであると共に、平面度が高い表面が要求され、
精度高く研磨する必要がある。また、振動や温度の変化の影響も受けやすく、撮像システ

ムに対策を講じる必要がある。 
 

X  

Y  

Z  
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Fig. 1.9. Diagram of X-ray dark field imaging at KEK-PF BL-14. 
 

2010年に N. Sunaguchiらによって、透過ビームと回折ビームを同時に利用し、被写体を
一回撮影することにより、X線強度分布から定量的な位相情報と吸収情報を抽出し、位相コ
ントラスト CT 画像の再構成方法が開発された [56]。これにより、乳がん、眼球などの生
体軟部組織もより定量的に評価できるとともに、位相コントラストによる被写体の三次元

観察に成功した [57-61]。 
 
X線干渉法 
 
結晶を用いた X線干渉法 (CI) 
 
結晶を用いた干渉法は、X 線干渉計にを利用した撮像法で、1965 年に Bonse と Hart に

より実現され、Fig. 1.10 のような通常 3 枚の結晶板から成る撮像法である[4]。3 枚の結晶
は平行配置され格子面は揃えている。単色化された X線は、1枚目の結晶に回折条件で入射
すると前方回折方向と回折方向に分離する。それぞれの X 線は 2 枚目の結晶により再び回
折し、3枚目で再び重なり合う。一方の光路上に被写体を置くと、位相シフトにより波面が
変形し、3枚目の後方に設置した X線検出器で干渉像を撮影することができる。干渉像から
位相シフト量を得るには、片方の光路上に位相板を置き、位相を変えながら、最低 3 枚以
上の干渉像を撮る必要である。なお、高空間分解能を取得するためには、ラウエ結晶によ

る Borrmann fan効果を低減し、3枚目の結晶の厚さを薄くする必要がある。 
 

X  

Y  
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Fig. 1.10. Diagram of crystal interferometer at KEK-PF BL-14. 
 

1996年、A. Momoseらは、干渉縞から位相情報を抽出し、位相コントラスト CT像を再
構成するアルゴリズムを開発した [3, 5]。これまで様々な生体軟部組織を数 mg/cm3程度の

密度分解能で精密に描写することに成功した。 
良好な撮影を行うために高い制作精度の干渉計が必要である。結晶を用いた干渉計は、

普通 1本の Siインゴットから切り出され、それぞれの切られた Si結晶面に歪みがなく、表
面の厚さを均等に作製する必要がある。照射面積の大きな干渉計を制作することは大変困

難であり、現在の視野は約 25 mm 角程度となっている。また、大きい被写体を撮るため、
4枚の結晶 (2つの Siインゴットから 2枚ずつの結晶を切り出したもの) に分割した大視野
の分離型干渉計も開発されており [6]、視野は約 70 mm 角が実現されている。他にも装置
全体の振動対策や室内温度一定化が結晶の回折条件を安定させる必要がある。 

X線の屈折角度のダイナミックレンジを拡大するため、位相アンラップ法も開発されてい
る。位相シフト量は、 2nθ πΔ + の形で表すことができる。ここで、Δθ は結晶を用いた

干渉法で取得される-π から+π の位相情報である。n は整数で、位相アンラップ法による
推定値を利用する [62, 63]。単一な投影画像から取得した位相マップをフーリエ変換法によ
り高速に構築することもできる [64]。 

 
回折格子を用いた X線干渉法 (GI) 
 
回折格子を用いた X線干渉計は、2002~2003年に A. Momoseにより開発された X線撮

像法で、Fig. 1.11 に示すように、回折格子を用いた干渉法は、位相型回折格子によりタル
ボ効果が生成し、自己像を生じる面で吸収型の回折格子を置くことでモアレ縞を発生させ、

被写体からのモアレ縞の変形から、微分された位相シフトを求める位相コントラスト撮像

法であることからタルボ干渉計と呼ばれる [7-10]。 
 

X  
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Fig. 1.11. Diagram of the grating interferometer. 
 
タルボ効果とは、光が回折格子を透過した後、特定の距離を離れた位置で、回折格子と

同じパターンが生成される現象で、これは、回折格子を透過した後に、多数の回折光が干

渉しあった結果生じたものである。この周期的なパターンを自己像と呼ばれ、1836 年 H. 
Talbot により提案された [65]。回折格子を用いた干渉法における重要なパらメーターのタ
ルボ距離は 

	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 

2
1      ( 1,2,3 )T
dZ p p
λ

= = L 	
 	
 	
 	
  	
 	
 	
 	
 	
  (1-23) 

で表される。ここで、λは光の波長で、d1は位相型回折格子の周期である。 
回折格子を用いた干渉法では、一般的に一回の測定で、位相量に関するδの分布成分と

吸収量に関する μ の分布成分、及び小角散乱に起因する散乱量に関する σ の分布を求め

ることができる[8-10, 66, 67]。Fig. 1.12のように、X線タルボ干渉計は、必要な空間コヒー
レンスを得るために小さな光源サイズが必要であるが、X線のエネルギーバンド幅はある程
度を持つ球面波のような発散光にも使用することができる。回折格子の全体面積を大きく

することにより広い視野が得られるともに、広い角度ダイナミックレンジを持っていて、

幅広い領域で利用されている [68-70]。 
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Fig. 1.12. Diagram of the grating interferometer using focus X-ray source. 
 
さらに、放射光だけではなく、実験室用の球面波 X 線光源とマルチスリットを利用する

ことができるような実験配置も考案され、タルボ・ロー干渉計として [71, 72]、医学応用、
産業利用などで幅広く利用されつつある [73, 74]。 
近年、二次元回折格子を用いて、二方向 (縦・横) の位相量分布を測定する二次元回折格

子を用いた干渉法が開発された [75-77]。 
 
 
 

1.3.3. X線撮像法の比較 
 
	
 伝播を用いた撮像法 (PBI) と結晶アナライザーを用いた撮像法 (ABI)、回折格子を用い
た干渉法 (GI) は、被写体により屈折された X 線の角度が大きいほど検出しやすくなるが、
結晶を用いた干渉法 (CI) では、小さい X線の屈折角度で生成された干渉縞が検出しやすく
なる。それで、被写体の微小な電子密度差による X 線の位相変化を測定する場合、結晶を
用いた干渉法 (CI) が優れている。しかしながら、X線の屈折角度が大きくなると、結晶を
用いた干渉法 (CI) では干渉縞が観察しにくくなり、測定できなくなる。一方、結晶アナラ
イザーを用いた撮像法 (ABI) と回折格子を用いた干渉法 (GI) では、微分された位相シフ
トを測定するため、屈折された X線の屈折角度が小さいほど、位相量に関するδの分布を

より正確に測定することができる。それに、結晶を用いた干渉法 (CI) より、測定できる X
線の屈折角度のダイナミックレンジが広い [67-70]。 
様々な X線位相コントラスト撮像の特性を Table 1.2にまとめる。 
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Table 1.2. Characteristics of various imaging methods. 

 PBI ABI CI GI 

Phase shiftΦ 2 2 2 2d d x d d yΦ + Φ  x∂Φ ∂  cosΦ  x∂Φ ∂  

optical device X-ray source Crystal 
analyzer 

X-ray 
interferometer 

Talbot 
interferometer 

Spatial resolution ○ △ △ △ 

Contrast resolution × △ ○ △ 
Refraction angular 

 dynamic range Wide Wide Narrow Wide 

Experemental 
complexity Extremely easy Easily Complexity Easily 

○	
 Excellent	
 △	
 Ordinary	
 ×	
 Not good 
 
しかしながら、上記の X 線撮像法を用いて、脳梗塞と脳出血を起こした脳組織などを観

察する場合、十分なコントラストが得られない課題があると指摘されてきた。 
 
 
 
1.4. 研究対象 

 
脳の巨大な神経ネットワークにより、ヒトや動物は感覚・運動・記憶などの連携の下で

活動している。この巨大な神経ネットワークが脳梗塞と脳出血などの病気で破綻すれば深

刻な症状が引き起こされる。脳梗塞と脳出血は、急性の脳梗塞や脳内出血などの脳血管障

害による脳の神経細胞が障害される疾患であるが、まだその詳細なメカニズムは充分に解

明されていない。 
脳梗塞と脳出血の脳の微細構造に関する情報を得る場合、一般的に試料の切片化、染色、

及び光学顕微鏡で得られた画像に関する解析と評価が必要になっている。このような技術

は、サブ µm の領域で、優れたコントラストで試料の構造を識別できる。しかし、磁気共

鳴画像法 (Magnetic Resonance Imaging, MRI) と X線 CT技術などのように、軟組織に関
する三次元情報が得られない問題点がある。これは、切片化することにより、一部組織の

情報を失い、十分な三次元情報が得られないことが原因である。また生体試料から連続切

片を何千枚も作成して 3次元画像化することは労力と歪みの点で非現実的である。 
既存の MRI では、脳梗塞と脳出血を起こした脳組織の画像化において、十分に確立され

た技術により、見事なコントラストが得られるが、撮像法の特性により高い空間分解能で

撮像することができなく、脳疾患のメカニズムの解明に困難であった。現在、小動物実験

用 MRIシステムは、75 µm程度の空間分解能 (14.1 Tesla, 視野: 19.2 mm×19.2 mm) を持
つ画像が得られる [78, 79]。一方、X線 CTは、MRIよりも高い空間分解能の数～十数 µm
で、定量的に三次元画像が得ることができる。しかし、X線 CTにより生成された脳組織の
コントラストは不十分である [80, 82]。 

 
脳梗塞と脳出血のメカニズムの解明には、小動物の脳組織を非破壊的に高コントラス

ト・高空間分解能で可視化する技術の開発が必要であり、様々なモデル小動物でのその非

破壊観察法の確立が期待される。 
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1.5. 研究目的 

 
従来の組織学検査手法で使われる 2次元的な断面であるという点で病理組織像はCTに似

ている。それでは、CT画像からの 3次元再構築と同様に、一定の間隔で連続的に作成した
病理組織像を計算機に取り込み、3次元再構築することは原理的には可能であるが、いくつ
かの問題がある。	
  

 
まず、長い距離を連続的に薄切することは熟練した技師によっても困難である。5 µm程

度の間隔で連続切片を作るとすると 200枚作っても 1 mmしか進まない。X線 CT像と異な
ってミクロトームで作成した切片には、1枚ごとに不規則で微妙なゆがみがあり、1枚ずつ
前後の画像と比較して位置合わせをしなくてはならない。 

 
次に、多数の形態学的情報の集積した病理組織像から注目している構造物の輪郭を抽出

する必要がある。この手順は経験をつんだ病理医だけが行うことのできるパターン認識で

ある。これを計算機に自動処理させることは、現在の時点では成功していない。 
 
X線撮像法を用いることにより MRIに比べ、短時間で数~十数 µm高空間分解能の 3次元

再構成画像が得られ、3次元画像による組織全体の解剖学的・形態学的詳細を観察すること
が可能であると期待される。更に、従来の脳組織などの軟部組織の病理学検査手法と組合

せて利用することにより、X線 CT画像と病理組織スライスを関連付けた補完的評価も可能
であると期待される。 

 
しかしながら、被写体の吸収コントラストに基づいた従来の X 線撮像法では、軽元素で

構成された被写体に対して、X線の吸収が起こりにくいため被写体の内部構造を描出するこ
とが困難である。一方で、被写体内部構造間の電子密度差によって生じる X 線の位相変化
の情報を画像上のコントラストと使用することで、吸収の情報を利用することに比べて、

高く描くことができる。しかし、被写体内部構造間の電子密度差が微小である場合、画像

上のコントラストが十分に得られなく、被写体の内部構造を描出しにくくなる。このよう

な、微小な電子密度差を持つ被写体を高コントラストで描出するため、普通に X 線発生装
置の使用とともに、放射光大型実験施設を利用した様々な X 線位相コントラスト撮像法が
開発されてきた。 

 
X 線位相コントラスト撮像法で、ラットなどの小動物の脳梗塞と脳出血を起こした脳

組織を観察するには、位相差に関する Δδ の分布が 10-8~10-9オーダー以上の量が必要で

ある [80, 81]。世の中でよく利用されている DEI 撮像法は結晶アナライザーを用いた撮像
法の代表的な撮像法として、位相差に関するΔδの分布は 10-7~10-8オーダーであり、脳組

織を観察するのに、コントラストが十分に得られなく、脳梗塞と脳出血を起こした脳組織

の構造を分別しにくい現状がある [82]。結晶を用いた干渉法は、微小に変化した電子密度
により生成された位相情報を直接に測定でき、必要なΔδは得られるが、脳全体を撮像す

る場合、軟部組織と骨の電子密度差が大きくなり、位相情報を利用することには困難であ

り、画像化しにくくなることが指摘されてきた。 
 
結晶アナライザーで分解できる屈折角度が小さくなるほど、画像上で高いコントラスト

が得られる。しかし、現在までに開発されてきた X 線位相コントラスト撮像法では、被写
体内部構造間の電子密度差が僅かな場合、画像上のコントラストに反映しにくく、被写体

内部の構造の識別が困難である。位相差に関するΔδの分布は、被写体の電子密度差の分

布にも比例しており、CT 画像のコントラストとして反映される。位相差に関する Δδ の
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分布は撮像システムの屈折角度分解能に依存し、式 (1-15) から、以下のような関係で表記
できる。 

 

                              in

in

tan( )
tan( )

DEI DEIθ δ θ
θ δ θ

Δ Δ=
Δ Δ

                      (1-24) 

 
ここで、Δθ は撮像システムの屈折角度分解能で、θin は入射 X 線の角度である。θin

が同等だとすると、式 (1-25) のように表す。 
 

                        
7 8

8 9

10 ~10 10
10 ~10

DEI DEIθ δ
θ δ

− −

− −

Δ Δ= = ≈
Δ Δ

                  (1-25) 

 
 
本研究では、DEI撮像法のような従来の結晶アナライザーを用いた撮像法を改良し、結晶

アナライザーによる屈折角度分解能を向上させ、微小に変化した屈折角度を測定すること

で、ラットのような小動物の脳梗塞と脳出血を起こした脳組織を高コントラスト・高空間

分解能で観察できる新しい X線位相コントラスト撮像法を開発することを目的とする。 
 

I. シミュレーションを行い、小動物の脳組織を測定するのに最適な結晶アナライザーを

用いた X線撮像法を選択する。(第 2章) 
II. 放射光大型実験施設で、新しい結晶アナライザー撮像システムを構築し、有用性を確

認する。(第 3章、第 5章) 
 
また、X線位相コントラスト撮像法の特性を定量的に評価できる位相コントラスト測定用

標準試料を開発し、結晶アナライザーを用いた撮像法におけるコントラスト分解能と空間

分解能を定量的な評価を行う。 
 

III. 位相コントラスト測定用標準試料は X 線位相コントラスト撮像システムの特性を評価
するために不可欠であり、その材料構成について検討、開発を行う。(第 4章) 

IV. 新しい結晶アナライザーを用いた撮像法とDEI撮像法の特性を定量的に比較検討する。
(第 4章) 

 
 
高コントラスト分解能を持つ X 線位相コントラスト撮像法を用いて、小動物の脳梗塞と

脳出血を起こした脳組織を 3次元的に再構成し、データベースを作成することにより、3次
元的な病理診断で、新しい医学領域を開拓することが可能である。 
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2. 結晶アナライザーを用いた X 線位相コン
トラスト撮像法  

 
本章では、先頭に結晶光学素子とする結晶コリメーターと結晶アナライザーの特性につ

いて説明する。次に、結晶アナライザーを用いた X 線位相コントラスト撮像法の屈折角度
分解能と空間分解能について議論する。最後に、代表的な結晶アナライザーを用いた X 線
位相コントラスト撮像法の特性について整理し、問題点に焦点を絞り、脳組織などの被写

体を観察するとき、最適な結晶アナライザーを用いた X 線位相コントラスト撮像法を選択
し、本研究の目的を明らかにする。 
 
2.1. 結晶コリメーターとアナライザーの特性 

 
結晶光学素子は、主に結晶コリメーターと結晶アナライザーがある。結晶光学素子の特

性を説明する前に、結晶の特性を反映するロッキングカーブについて理解する必要がある。 
完全結晶の回折強度の角度分布はロッキングカーブと呼ばれ、結晶の様々な特徴を表し

ている。ロッキングカーブは、正確なブラッグ角からのずれが単色 X 線の反射率にどのよ
うに影響を与えているかを表示している。 

 
無限の厚さの完全結晶おける回折強度の角度分布は以下の式で表す [83, 84]。 
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ここで reは古典電子半径であ、λ は X 線の波長であり、Fhklは構造因子を表示し、V は

単位格子の体積である。bは非対称係数であり、b = -1のときには対称結晶の回折を意味し
ている。Cは偏光因子で、C = 1はσ偏光であり、C = cos2θBはπ偏光である。角度偏

差 0θΔ は、完全結晶のブラッグ角度θBからのずれを意味している。 
Fig. 2.1には、式 (2-1) により計算された Si 220を用いたロッキングカーブを示す。 
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Fig. 2.1. Calculated rocking curve for Si 220 at 17.5 keV. 
 
結晶アナライザーを用いた撮像システムにおける結晶コリメーターの役割は、入射 X 線

のビームサイズを拡大するともに、より平行的な X 線ビームを作り、X 線ビームの角度広
がりを小さくすることである (非対称係数 b < 1の場合)。また、湾曲結晶が導入された場合、
平行に入射 X 線を集光する役割をする。以上のような機能を実現するために、非対称結晶
を導入した。 

 
一方、結晶アナライザーは、アナライザーを用いた撮像システムにとって、鍵となる最

も重要な要素である。結晶アナライザーは角度分析板とも言われ、非対称結晶コリメータ

ーにより拡大された平行単色 X 線ビームが被写体を透過し、結晶アナライザーに入射した
それらの X 線の中、特定方向の屈折された X 線を回折させることにより、被写体内部構造
間の電子密度差で屈折された X 線を取り出し、屈折された X 線の角度を求められる役割を
する。結晶アナライザーにより屈折された X 線の角度情報を分析する能力を屈折角度分解
能と呼ばれる。屈折角度分解能は撮像法の特性の一つであり、選択された結晶アナライザ

ーの特性によって異なる。 
非対称 Si結晶を例として挙げる。Fig. 2.2に、非対称結晶面に入射する X線と回折 X線

を示す。 
 



25 
 

 
 

Fig. 2.2. Diagram of asymmetric crystal diffraction. 
 
非対称係数 bは以下の式で表わされる。 
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ここで、LIは入射 X 線のビーム幅で、LDは回折 X 線のビーム幅であり、θBはブラッグ

角度であり、α は非対称角度である。非対称角度はブラッグ角度より小さくなる必要があ

り、ブラッグ角度に近いほど非対称係数 bが小さくなり、回折ビームは 1/b倍拡大される。
一方で、X線ビームを拡大するほど単位面積当たりの X線強度が低下する。 

X 線の角度広がり幅は、被写体の中の僅かな X 線の角度の屈折変化を得る撮影法におい
て重要な点である。非対称結晶では、入射 X 線の角度広がりを小さくする効果があり、次
のような関係がある。 
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                                D Ibω ω= 	
 	
                        	
 	
 (2-7) 
 

ここで、ωsは対称反射ときの X 線の角度広がりで、ωIは入射 X 線が持つ角度広がりで、
ωDは回折 X線の角度広がりを表わす。回折 X線の角度広がりは、入射 X線の広がりに非対
称係数ｂをかけたものである。非対称係数 b が小さくなるほど回折 X 線の角度広がりが小
さくなり、理想的な平行ビームに近い X線ビームを制御することができる。 
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 ここで、reは古典電子半径であ、λ は X 線の波長であり、F は構造因子を表示し、V は
単位格子の体積である。Cは偏光因子で、C = 1はσ偏光である。 
結晶アナライザーを用いた撮像法で、非対称結晶コリメーターを導入することにより、

角度広がりが僅かになり、より平行的なビームを作成し、広いビーム幅を利用することが

できる。それは、結晶アナライザーを用いた撮像法の特性を向上させ、取り入れる被写体

のサイズを大幅向上させる。 
 
結晶アナライザーを用いた撮像法で利用されるロッキングカーブは、一般的に結晶コリ

メーターと結晶アナライザーのコンボリューションされたロッキングカーブが使われる。

結晶コリメーターのロッキングカーブの関数 f (θ) を固定関数とし、結晶アナライザーのロ
ッキングカーブの関数 g (θ) を移動関数としたら、撮像システムのコンボリューションさ
れたロッキングカーブの関数 ( ) f( ) ( )convF gθ θ θ= ⊗ になる。Fig. 2.3に非対称角度 20.8度
の非対称 Si 440結晶コリメーターのロッキングカーブ RColl (θ) と Si 440対称結晶アナラ
イザーRAnal (θ) のコンボリューション方式及びコンボリューションされたロッキングカー
ブ RConv (θ) を示す。ここで、⊗はコンボリューションを意味している。 

 

 
Fig. 2.3. Method of covolution of rocking curve between crystal collimator and crystal 
analyzer at 17.5 keV. 
 
	
 コンボリューションされたロッキングカーブの形状により、結晶アナライザーを用いた

撮像法の特性も異なる。結晶アナライザーを用いた撮像法にとって、結晶コリメーターの

特性は重要であるが、結晶アナライザーの特性は健となる要素である。 
 

  
2.2. 屈折角度分解能と空間分解能  

 
被写体を透過した X 線は、被写体内部の電子密度差により屈折され、被写体の後方に置

いた結晶アナライザーにより、その屈折された X 線角度情報を分析し、X 線検出器で分析
された X 線の情報を収集する。それで、被写体内部の電子密度の分布が求められる。結晶
アナライザーにより分析できる X 線屈折角度の能力は屈折角度分解能と呼ばれ、屈折角度
分解能が高くなるほど、被写体内部の電子密度差分布を反映されるコントラスト分解能が

向上できる。 
 
結晶アナライザーを用いた撮像法では、X 線が被写体を透過したときに屈折された X 線

の角度をロッキングカーブに従って、変化した X 線強度として変換することができる。こ
の X 線強度情報が X 線位相情報のみを含んでいれば、屈折角度は、取得された強度データ
をロッキングカーブによって計算することができる。しかしながら、X線が被写体を透過す
るとき、屈折されるとともに、吸収による X 線強度の減衰も生じている。それらの関係を
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以下に式で示す。 
 
 

Table 2.1.	
 Variables for the derivation of DEI mode. 

µt Absorption loss through the object. 

II Intensity of incident X-ray. 

IL Intensity on the low angle side of the rocking curve. 

IH Intensity on the high angle side of the rocking curve. 

R(θ ) Reflectivity of optical system as a function of angle. 

R(θL) Reflectivity on the low angle side of the rocking curve. 

R(θH) Reflectivity on the high angle side of the rocking curve. 

R’(θL) Slope of the reflectivity curve at the low angle position. 

R’(θH) Slope of the reflectivity curve at the high angle position. 

Δθ Deviation in angle due to refraction approach refraction angle. 

 
厚さ tの被写体を透過して、屈折された X線の強度は以下の式で表す。 
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屈折された角度は、一次テイラー展開により、以下の式で表す [12]。 
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式 (2-9) と (2-10) から、ロッキングカーブのブラッグ角度より低角側の点θLとブラッ

グ角度より高角側の点θHに位置されたときの X線の強度はそれぞれ以下の式で表される。 
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式 (2-11) と (2-12) から、ロッキングカーブの急な勾配を直線近似として、屈折角度Δθ

と吸収された X線強度 IIe-µtを求めると以下の式のように表示できる [12, 85]。 
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式 (2-13) と (2-14) により、検出される X線の強度情報の中には X線の屈折と吸収の 2

種類の情報を含むことになり、これらの 2つの情報を分離することができる。 
 
空間分解能は、画像の鮮鋭さを表す特性であり、被写体内部構造の空間的な分布を反映

され、変調伝達関数 (Modulation Transfer Function, MTF) または点広がり関数 (Point 
spread function, PSF) によって測定される。結晶アナライザーを,用いた X線位相コントラ
スト撮像法の空間分解能は、点広がり関数に基づいて以下の式で表記される [86, 87]。 
       

2 2 2 2 2 2
, sou, B B ,

2 2 2 2 2
B B , det,

(M 1) { [cos( ) b cos( )]}

          {D [cos( ) b cos( )]} b
sys x x penet co co co co x

penet an an an an x an x

M M D

M M

σ σ θ α θ α

θ α θ α σ

− −

− −

= − + − + +

+ − + + +2 2 2 2 2 2
, source, detector,(M 1)system y y yM Mσ σ σ− −= − + 	
 	
    	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
   (2-15)	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
  

 
ここで、 ,sys xσ 、 sou,xσ 、 det,xσ はぞれぞれシステムの空間分解能、X 線光源のサイズ、X

線検出器のピクセルサイズであり、x、yは横と縦を意味する。θBは結晶のブラッグ角度で、

coα と anα は結晶コリメーターとアナライザーの非対称角度で、bcoと banは結晶コリメータ
ーとアナライザーの非対称係数である。M は拡大係数：被写体から検出器間の距離 d と光
源から被写体の距離 sだとすると、M = (d+s) / s となる。Dpenetは X線が結晶内部に侵入す
る距離であり、以下の式で求められる [88, 89]。 
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                      (2-16) 

 
ここで、reは古典電子半径であ、λ は X 線の波長であり、F は構造因子を表示し、V は

単位格子の体積である。Cは偏光因子で、C = 1はσ偏光である。γ I とγ Dはそれぞれ、結

晶表面に垂直な内向きの単位ベクトルに対する入射波と回折波の方向余弦である。 
 
結晶アナライザーを用いた X 線位相コントラスト撮像法の空間分解能は主に、X 線光源

のサイズ (縦・横)、検出器のピクセルサイズ及び X 線が結晶内部に侵入した距離に依存す
る。結晶を利用しない場合は、X 線光源のサイズ (縦・横)と検出器のピクセルサイズによ
り決まられる。拡大係数 1M ≈ の場合、システムの空間分解能は検出器のピクセルサイズ

により決めるが、M = ∞の場合、システムの空間分解能は X線光源のサイズに依存する。 
 
一方、空間分解能が低い状態で、高コントラスト分解能で撮像しても、ボケが多い画像

が得られ、被写体の構造は明瞭に識別できなくなる。逆に、コントラスト分解能が低い状

態では、高い空間分解能で観察しても、被写体の構造に対応するコントラストが生成でき

なく、画像化しにくくなり、被写体の構造は識別できなくなる。 
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2.3. Diffraction Enhanced Imaging (DEI) 撮像法 

 
結晶アナライザーを用いた撮像法の代表的な手法として、DEI撮像法は、被写体による吸

収に起因する強度変化とアナライザー結晶を適用することにより、被写体内部の電子密度

差に起因する屈折角度情報をを利用して、吸収と屈折の二種類の情報を分離させ、画像化

する方法である。 
 
2.3.1. 屈折角度分解能 
 
	
 DEI 撮像法では結晶アナライザーの後方で測定されるロッキングカーブの低角度と高角
度の 2 箇所の位置に結晶アナライザーの角度を合わせて撮像する。即ち、ブラッグ角度よ
り低角側の点θLとブラッグ角度より高角側の点θHの角度位置に結晶アナライザーを回転

させ、撮像を行う。被写体を透過した X 線は被写体の形や質量密度により、結晶アナライ
ザーへの入射角度が異なる。被写体内部の電子密度差と結晶アナライザーへの入射角度に

より、屈折された X 線は、コンボリューションされたロッキングカーブの低角度と高角度
に分布される。それらから、式 (2-11) により屈折角度を計算することができる。屈折角度
の分布により、画像上の位相コントラストが生成し、被写体内部の電子密度のマップが構

成される。 
 
	
 ロッキングカーブの半値幅の位置に結晶アナライザーの角度を合わせて測定した場合、

H( ) ( ) 0.5LR Rθ θ= = となる。半値幅の位置でのブラッグ角度より低角側の点と高角側の点

の X 線強度を測定し、半値幅の位置でのロッキングカーブの勾配を利用すれば、屈折角度
を求めることができる。 
  
	
 Fig. 2.4に DEIの模式図を示す。ここで、X線は Z方向に沿って進み、Y方向は X線の偏
光方向であり、X 方向は X 線の分光方向とする。本節で議論する屈折角度分解能は X 方向
のものである。Y方向には結晶光学素子は設置されていないため、屈折角度分解能はフレネ
ル回折により計算される。 
 

 
 

Fig. 2.4. Diagram of DEI at KEK-PF BL-14. 
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画像上の位相コントラストを向上するためには、①高性能 (X線ビームの角度広がりが小

さい) の X線光源を利用したり、②高性能 (検出できるダイナミックレンジが広い、階調度
が高い) の X 線検出器を利用したり、③結晶コリメーターのビームの角度広がりの制御力
を向上したり、④結晶アナライザーの特性を変化させることにより屈折角度分解能を上が

ることなど、様々な手法がある。 
 
本研究では、X線光源は KEK-PF BL-14Cとし、X線検出器は PhotonicScienceの VHR-2

型 CCDカメラを使用することを想定し、CCDカメラの特徴 (ダイナミックレンジは 16bit) 
によって、撮像システムの屈折角度分解能の計算を行う。結晶コリメーターと結晶アナラ

イザーの特徴を変わることによって、屈折角度分解能の変化を議論する。KEK-PF BL-14C
に脳梗塞と脳出血を起こした脳組織を検察するのに最適な結晶アナライザーを用いた X 線
撮像法を選択する。屈折角度分解能のシミュレーションの過程は Fig. 2.5に示す。 

 

 
 

Fig. 2.5. Flowchat of simulation of angular resolution with DEI system. 
 

l Si 220を用いた従来の DEI撮像システムの角度分解能 
 
	
 KEK-PF BL-14Cでの実験条件に合わせた Si 220従来の DEI撮像システムでは、非対称
角度 10度の非対称結晶コリメーターと対称結晶アナライザーを用いた撮像システムである。
PhotonicScienceの VHR-2型 CCDカメラを使用したときのシステムの屈折角度分解能は、
式 (2-11) により計算した結果、0.438 arc secである。 
	
 従って、式 (1-25) により、脳梗塞と脳出血を起こした脳組織の検察に必要な屈折角度分
解能は 0.044 arc secである。 

 
l Si 220対称結晶コリメーターと Si 220非対称結晶コリメーターの比較 
 

Fig. 2.4に示すように、Si 220対称結晶 (αCollimator = 1) と非対称結晶のコリメーター  
(0 < αCollimator <θB) 及び Si 220対称結晶アナライザー (αAnalyzer = 1) を用いて、17.5 keV
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で、不同な結晶コリメーターを利用したときの結晶を用いた撮像システムの屈折角度分解

能を比較する。利用された非対称結晶の非対称角度は 10度であり (αCollimator = 10)、非対
称係数 bは 0.031として、計算した結果を Fig. 2.6に示す。 

 
Fig. 2.6. Comparison of angular resolution between symmetric and asymmetric crystal 
collimator at 17.5 keV. 
	
  
同じ実験条件で、非対称結晶コリメーターを導入した DEI 撮像法の屈折角度分解能は対

称結晶コリメーターを用いた DEI撮像法或いは結晶コリメーターを利用しない DEI撮像法
より 23.0%程度向上させることができる。計算で利用したロッキングカーブは入射 X 線が
平行ビームであることを前提とした。結晶アナライザーを用いた撮像法では、非対称結晶

コリメーターを導入することによって、ビームの角度広がりを制御することで、システム

全体の屈折角度分解能を向上する。さらに、非対称結晶コリメーターを導入することで、

システムで利用できる有効視野が大きくなり、大きな被写体も測定することが可能になる。 
 

l Si 220対称結晶アナライザーと Si 220非対称結晶アナライザー 
 
非対称角度 10度の非対称結晶コリメーター (αCollimator = 10) を利用し、非対称結晶アナ

ライザー(0 < αAnalyzer <θB) を利用したことで、屈折角度の変化を Fig. 2.7に示す。非対称
結晶アナライザーの非対称角度はそれぞれ、4 度、6 度、8 度と 10 度で、非対称係数 b は
非対称角度に応じて、それぞれ 0.457、0.282、0.144と 0.031である。非対称係数 b = 1は
対称結晶の結晶アナライザーを用いることに相当する。 
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Fig. 2.7. Comparison of angular resolution between 0~10 degree of asymmetric angles with 
Si 220 crystal analyzer at 17.5 keV. 
 
	
 非対称結晶アナライザーを利用することにより、撮像システムの屈折角度分解能が向上

し、画像上の位相コントラストを強調させることができる。一方で、非対称結晶アナライ

ザーを用いることで、回折 X線ビームの幅が広くなり、大面積の X線検出器が必要である。 
	
 脳組織のような軟部組織における非対称結晶アナライザーを用いた X 線撮像システムの
屈折角度分解能は 17.5 keVで、従来の Si 220を用いた DEI撮像システム (αCollimator = 10, 
αAnalyzer = 1) に比べ、それぞれ、1.149倍、1.271倍、1.424倍と 1.425倍になり、目的とす
る 10倍以上にはならない。 
 
l ミラー指数 
 
	
 ミラー指数 hklを Si 220から Si 440に変更し、結晶コリメーターと結晶アナライザーの
特性を向上させ、撮像システムの屈折角度分解能を上げることができる。Fig. 2.8に17.5 keV
での結晶コリメーターと結晶アナライザーを Si 220と Si 440を用いた対称結晶を利用した
DEI撮像システムの角度分解能を示す。 
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Fig. 2.8. Comparison of angular resolution between Si 220 and Si 440 with DEI at 17.5 keV. 
 
	
 Si 220を用いた結晶コリメーターと結晶アナライザーを用いたDEI撮像システムに比べ、
Si 440をの結晶光学素子を用いた DEI撮像システムの屈折角度分化能が遙かに高く、51.1%
程度向上させることができる。 
	
  
	
 DEI撮像システムの屈折角度分解能を向上させることには、高ミラー指数を選択し、非対
称結晶コリメーターを利用し、それに非対称結晶アナライザーを選択する必要があるとい

える。 
 
l Si 440対称結晶コリメーターと Si 440非対称結晶コリメーター 
 

Si 440を用いた DEI撮像システムにおいて、非対称結晶コリメーターの非対称角度はブ
ラッグ角度に近づくほど、すなわち非対称係数 b が小さくなるほど屈折角度分解能が向上
すると考えられる。Fig. 2.9に 17.5 keVの X線エネルギーで、Si 440を用いた DEI撮像シ
ステムにおける 10度から 21度 (ブラッグ角度は 21.7度) までの非対称角度の非対称結晶
コリメーター (10 < αCollimator < 21) を利用したときの屈折角度分解能を示す。非対称係数 b 
= 1は対称結晶コリメーターを利用したことを示す。 
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Fig. 2.9. Comparison of angular resolution between 0~21 degree of asymmetric angles with 
Si 440 crystal collimator at 17.5 keV. 
 
	
 非対称係数 b が小さくなるほど、非対称結晶コリメーターでより平行性のよい X 線ビー
ムを作成することができ、屈折角度分解能を向上させることがきると期待される。しかし

ながら、非対称係数 b が小さくなるほど、回折 X 線ビームをより幅広く作る一方、単位面
積当たりの X 線強度も b 倍小さくなる。なお、本研究で使用する X 線 CCD カメラから取
り入れる有効の面積から計算すると、非対称角度は約 20度以上にする必要がある。回折 X
線ビームの単位面積の X 線強度は重要であるが、X 線撮像システムの屈折角度分解能を考
慮し、非対称結晶コリメーターの非対称角度を 21度に設置する。 
 
l Si 440対称結晶アナライザーと Si 440非対称結晶アナライザー 
 

Si 440 を用いた DEI 撮像システムの非対称角度 21 度の非対称結晶コリメーター 
(αCollimator = 21)を利用し、非対称結晶アナライザーを用いたとき、非対称角度を 0 度、12
度、15度、18度と 21度とした (0 < αAnalyzer < 21) ときのシステムの屈折角度分解能を 
Fig. 2.10に示す。 
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Fig. 2.10. Comparison of angular resolution between 0~21 degree of asymmetric angles 
with Si 440 crystal analyzer at 17.5 keV. 
 
	
 非対称角度に応じる非対称係数はそれぞれ、1.000、0.303、0.194、0.100、0.017である。
脳組織を高コントラストで観察することに必要な屈折角度分解能について、17.5 keV で、
従来の Si 220を用いた DEI撮像システム (αCollimator = 10, αAnalyzer = 1) により、それぞれ
3.498 倍、3.632 倍、3.800 倍、4.167 倍、4.827 倍向上させることができる。しかし、10
倍以上との目標には到達できない。 
 
2.3.2. 空間分解能 
 
結晶アナライザーを用いた X線撮像システムにおける空間分解能は X方向と Y方向とで

異なることになる。式 (2-12) と式 (2-13) により、X 方向の空間分解能は、X 線光源のサ
イズ、光源から被写体までの距離、被写体と X 線検出器間の距離、また、X 線が結晶内部
に侵入する距離と非対称結晶の拡大効果により、撮像システムの空間分解能により決まる。

一方、Y 方向には X 線結晶光学素子を置いてないため、X 線光源のサイズ、光源から被写
体までの距離、被写体と X線検出器間の距離に依存することになる。 
結晶アナライザーを用いた X線撮像システムにおける空間分解能 (X方向) について、結

晶アナライザーの役割が最も重要であるといえる。 
ここで、X線光源は KEK-PF BL-14Cでの特性を利用し、X線検出器は PhotonicScience

の VHR-2型 CCDカメラを使用することを想定し、CCDカメラの特徴 (ピクセルサイズは
7.4 µm) によって、撮像システムの空間分解能を試算する。シミュレーションの過程を 
Fig. 2.11に示す。 
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Fig. 2.11. Flowchat of simulation of spatial resolution with DEI system. 
 

l ミラー指数 
 
Fig. 2.12にはSi 220とSi 440を用いたDEI撮像システムの空間分解能 (X方向) を示す。 

 
Fig. 2.12. Comparison of spatial resolution between Si 220 and Si 440 with DEI at 17.5 keV. 
 
	
 対称結晶コリメーターと対称アナライザーを用いたとき、同じエネルギーでは、X線が結
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晶内部に侵入する距離はブラッグ角度に依存する。また、同じエネルギーで、ミラー指数

が大きくなるほど、ブラッグ角度大きくなる。Si 220を用いた対称結晶の X線の結晶内部
への侵入距離は 2.1278 µmで、Si 440を用いた場合は 6.3088 µmになる。Si 220を用いた
DEI撮像システムの X方向と Y方向の空間分解能はそれぞれ 14.120 µmと 7.505 µmとな
る。Si 440を用いた DEI撮像システムの X方向と Y方向の空間分解能は、それぞれ、 
14.662 µmと 7.505 µmとなる。 
 
l Si 440対称結晶コリメーターと. Si 440非対称結晶コリメーター 
 
	
 10 度から 21 度 (ブラッグ角度は 21.7 度) までの非対称角度の非対称結晶コリメーター 
(0 < αCollimator < 21) を利用したSi 440を用いたDEI撮像システムの空間分解能 (X方向) を
Fig. 2.13に示す。非対称係数 b = 1とは対称結晶コリメーターを利用することに対応する。
結晶コリメーターの非対称角度がブラッグ角度に近づくほど、非対称係数 bが小さくなり、
X線の結晶内部への侵入距離が小さくなり、撮像システムの空間分解能 (X方向) が向上す
る。 
 

 
Fig. 2.13. Comparison of spatial resolution between 0~21 degree of asymmetric angles with 
Si 440 crystal collimator at 17.5 keV. 
 
l Si 440対称結晶アナライザーと Si 440非対称結晶アナライザー 
 
	
 Fig. 2.14に非対称角度 21度の非対称結晶コリメーター (αCollimator = 21) と非対称結晶ア
ナライザー (0 < αAnalyzer < 21) を用いた DEI撮像システムの空間分解能 (X方向) を示す。
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非対称結晶アナライザーの非対称角度はそれぞれ、12度、15度、18度と 21度である。 
非対称結晶アナライザーの非対称角度がブラック角度と近づくほど、すなわち、非対称係

数 bが小さくなるほど、DEI撮像システムの空間分解能 (X方向) は高くなるが、一方、回
折 X 線ビームの幅広がりが大きくなり、本研究で利用された X 線 CCD カメラの有効面積
から計算される撮像システムの有効視野 (被写体を撮られるサイズ) は小さくなる。なお、
非対称係数 b が小さくなるほど、単位面積の X 線強度が b 倍小さくなり、露光時間が長く
なることになる。 

 
Fig. 2.14. Comparison of spatial resolution between 0~21 degree of asymmetric angles with 
Si 440 crystal analyzer at 17.5 keV. 
 
	
 Fig. 2.13と Fig. 2.14から、DEI撮像システムの空間分解能 (X方向) は、結晶コリメー
ターと結晶アナライザーの特性に依存する。結晶コリメーターより、結晶アナライザーの

特性の変化が撮像システムの空間分解能 (X方向) に大きく影響を与える。 
 
2.3.3. 小括 
 
	
 結晶アナライザーを用いた X 線撮像法の代表的な手法として DEI撮像法は幅広く利用さ
れてきた。DEI撮像法の特徴とする屈折角度分解能と空間分解能は、結晶光学素子 (結晶コ
リメーターと結晶アナライザー) の特性に依存する。 
	
 DEI撮像システムにおける屈折角度分解能は、高いミラー指数の結晶光学素子を利用する
ほど高くなる。一方、DEI撮像システムの空間分解能は結晶のミラー指数高くなるほど、X
線の結晶内部への侵入距離が増大され空間分解能が落ちる。 
	
 非対称係数 b が小さい非対称コリメーターを利用することによって、平行性の高い幅広
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い X 線ビームが利用できるとともに、それに、X 線の結晶内部への侵入距離が縮小され、
DEI撮像システムの屈折角度分解能と空間分解能が向上させることができる。 
	
 一方で、KEK-PF BL-14Cの X線光源、PhotonicScienceの VHR-2型 CCDカメラを使用
することで、それらの特性により、DEI撮像システムの屈折角度分解能と空間分解能が制限
されることになる。 
	
  
	
 脳組織の DEI 撮像法による 3 次元的な観察には、上記の実験条件では、目的とする高い
コントラストと高空間分解能が得られないことになる。非対称結晶アナライザーを用いた

Si 440を用いたDEI撮像システムでは、従来のSi 220を用いたDEI撮像システム (αCollimator 
= 10, αAnalyzer = 1) に比べ、約 4.8倍高い屈折角度分解能と 1.6倍高い空間分解能が得られ
るが、有効視野が小さくなり、脳組織の全体を高コントラスト・高空間分解能で撮像する

ことは困難であると考えられる。 
なお、結晶を用いた干渉計は、測定できる屈折角度ダイナミックレンジが狭く、軟部組

織と骨を一緒に測定することは困難であることが指摘されている。 
 

 
2.4. 多重回回折を用いた X線位相コントラスト撮像法 
 

2.3.3の小括で記載された問題を克服するため、多重回回折方法を世界で初めて DEI撮像
法に導入する方法を考案した。この方法は、DEI撮像法と同様な広い屈折角度ダイナミック
レンジを持ち、軟部組織と骨を同時に撮像することは可能である。それに、多重回回折方

法では、結晶のロッキングカーブの逡巡な形状が得られ、より高い屈折角度分解能が得ら

れると期待される。 
 
X線多重回回折方法を用いて、従来の結晶アナライザーを用いた撮像法を改良し、結晶ア

ナライザーによる屈折角度分解能を向上させ、微小に変化した屈折角度を測定し、コント

ラスト分解能を向上させる。それにより、高い屈折角度分解能と高い空間分解能で、立体

的に脳組織を観察することが期待される。 
 
2.4.1. X線多重回回折理論 

 
Fig. 2.15のように、多重回回折は、多重反射とも言われるが、平行に配置された 2枚の

結晶板の間に、表面に平行な格子面で対称回折を数回繰り返し行う現象である。式 (2-1) か
ら、1 回回折するときのロッキングカーブを R とすれば、n 回回折するときには、Rnとな

る。 
 

 
 

Fig. 2.13. Sketch of multi diffraction by Bragg type channel-cut crystal. 
 

Fig. 2.16と Fig. 2.17には、一回回折と多重回回折のロッキングカーブを示す。結晶アナ
ライザーを回転したとき、多重回回折は 1 回回折よりロッキングカーブの裾の部分が下が
れ、X線の同等の強度変化に対応する屈折角度分布が小さくなる。 
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Fig. 2.16 からは、X線の強度変化 ΔIに対して、1回回折では、Δθ1の屈折角度を求め

られるが、5回回折の場合、より微小な屈折角度Δθ5を分解できる。被写体による X線の
吸収を無視すると、Δθ1と Δθ5は、1 回回折の結晶アナライザーと 5 回回折の結晶アナ
ライザーの屈折角度分解能になる。結晶アナライザーにとって、被写体内部構造間の電子

密度差により屈折されたX線の角度を細かく分解できるほど、より高い角度分解能を持ち、
より微小な電子密度差が分解できる。 
一方、Fig. 2.17 に示すように、同じ屈折角度Δθを分解するとき、1回回折で変化した

X線強度 ΔI1に比べ、5回回折での X線強度変化 ΔI5は大きくなり、同じ撮像条件でより高

いコントラストの投影像が撮られると期待される。 
 
結晶コリメーターの種類を一つに決めたときには、結晶アナライザーのロッキングカー

ブの形状が異なることによって、コンボリューションされたロッキングカーブの形状も異

なる。多重回回折の回数が増えるほど、よりシャープな形状のコンボリューションされた

ロッキングカーブが得られ、より微小な屈折角度を分解でき、高いコントラスト投影像が

得られることになる。一方、結晶アナライザーの種類を一つに決めたときには、結晶コリ

メーターの非対称角度が高くなるほど（ブラッグ角度より小さい）、シャープな形状のコン

ボリューションされたロッキングカーブが得られる。 
このように、チャンネルカット型結晶で実現できる多重回回折は、一回回折と同じ撮像

条件で、より高いコントラストの画像が得られるか、より微小な電子密度差を持つ被写体

の内部構造を識別できると考えられる。 
 

 
Fig. 2.16. The rocking curve of simulation of single time diffraction and multi diffraction at 
17.5 keV. 

[arc 
sec] 
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Fig. 2.17. The rocking curve (Log) of simulation of single time diffraction and multi diffraction 
at 17.5 keV.  
 
2.4.2. 屈折角度分解能 
 
多重回回折技術を従来の DEI撮像法に導入し、新しい結晶アナライザーを用いた X 線撮

像法――Multi Diffraction Enhanced Imaging (MDEI) 撮像法の開発を行った。KEK-PF  
BL-14Cにおいて、新しい X線撮像システムの最適な結晶コリメーターと結晶アナライザー
を選択するため、まず、Fig. 2.18 に示すように、様々な結晶光学素子を用いた屈折角度分
解能のシミュレーションを行う。 

 

 
 

Fig. 2.18. Flowchat of simulation of angular resolution with MDEI system. 

[arc 
sec] 
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l Si 220を用いた対称結晶光学素子と Si 220を用いた多重回回折を導入した対称結晶光
学素子 

 
Si 220を用いたチャンネルカット型対称結晶コリメーター (αCollimator = 1) と Si 220チャ

ンネルカット型対称結晶アナライザー (αCollimator = 1) を用いて、17.5 keVでの撮像システ
ムの屈折角度分解能を計算する。X 線光源は KEK-PF BL-14C を利用し、X 線検出器は
PhotonicScienceの VHR-2型 CCDカメラを使用することで、DEI撮像システムと同じ実験
条件で、計算を行い、計算結果を Fig. 2.19に示す。 

 

 
Fig. 2.19. Comparison of angular resolution between single time diffraction and multi times 
diffraction of Si 220 optical device at 17.5 keV. 

 
回折回数を増えるほど、撮像システムの屈折角度分解能は、高くなることがわかる。従

来の Si 220を用いた DEI撮像システム (αCollimator = 10, αAnalyzer = 1) に比べ、それぞれ、
0.7697倍、1.6381倍、2.1300倍、2.3079倍向上させることができる。 

 
l Si 220を用いた DEI と Si 220を用いた MDEI 

 
従来の Si 220を用いた DEI撮像システム (αCollimator = 10, αAnalyzer = 1) と同じく、非対

称角度 10度の非対称結晶コリメーターを用いて、Si 220を用いたチャンネルカット型対称
結晶アナライザーを使用するとき、撮像システムにおける屈折角度分解能は Fig. 2.21に示
す。 

Fig. 2.20に MDEI撮像法の模式図を示す。ここで、X線は Z方向に沿って進み、Y方向
は X線の偏光方向であり、X方向は X線の分光方向である。屈折角度分解能は X方向での
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ものである。 
 
 

 
 

Fig. 2.20. Diagram of MDEI at KEK-PF BL-14. 
 

 
Fig. 2.21. Comparison of angular resolution between single time diffraction and multi times 
diffraction with Si 220 crystal analyzer at 17.5 keV. 
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従来の Si 220を用いた DEI撮像システム (αCollimator = 10, αAnalyzer = 1) に比べ、多重回
回折を導入した結晶アナライザーを用いた撮像システム――MDEI 撮像システムの角度分
解能はそれぞれ、2.148倍、3.510倍、4.848倍高くなっている。 

 
l Si 220非対称結晶コリメーターと Si 220を用いた多重回回折を用いた非対称対称結晶

コリメーター 
 

	
 Si 220 を用いたチャンネルカット型非対称結晶コリメーターを利用し、非対称結晶コリ
メーターの非対称角度を 10 度とする。それに、結晶コリメーターと同じ回折回数を持つ
Si 220 を用いたチャンネルカット型対称結晶アナライザーを用いた撮像システムの屈折角
度分解能は Fig. 2.22に示す。 
	
  

 
Fig. 2.22. Comparison of angular resolution between single time diffraction and multi times 
diffraction of Si 220 crystal analyzer and multi diffraction Si 220 asymmetric crystal 
collimator at 17.5 keV. 
 
Si 220を用いたチャンネルカット型非対称結晶コリメーターとチャンネルカット型対称結
晶アナライザーを利用した MDEI撮像システムは、従来の Si 220を用いた DEI撮像システ
ム (αCollimator = 10, αAnalyzer = 1) に比べ、撮像システムの屈折角度分解能が、3回では 2.319
倍、5回では 4.075倍、7回では、5.987倍向上させることができる。 
結晶コリメーターでは、非対称結晶を利用することが、撮像システムの屈折角度分解能を

向上するのに重要である。 
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l Si 440を用いた対称結晶光学素子と Si 440を用いた多重回回折を用いた対称結晶光学
素子 

 
	
 高ミラー指数の結晶光学素子を利用することで、撮像システムの屈折角度分解能を向上

させることができる。多重回回折を Si 440 を用いた DEI撮像シ Miステムに導入すること
で、計算された撮像システムの屈折角度分解能を Fig. 2.23に示す。 
 

 
Fig. 2.23. Comparison of angular resolution between single time diffraction and multi times 
diffraction of Si 440 optical device at 17.5 keV. 
 
	
 撮像システムにおける屈折角度分解能は、Si 440 を用いたチャンネルカット型対称結晶
光学素子を利用することで、従来の Si 220 を用いた DEI 撮像システム (αCollimator = 10, 
αAnalyzer = 1) に比べ、それそれ、3回では 6.303倍、5回では 14.690倍、7回では 28.255
倍向上させることができる。5回回折以上の回折回数の MDEI撮像システムでは、脳組織を
高コントラストで観察するのに必要な撮像システムの屈折角度分解能を持ち、高コントラ

ストで 3次元的に再構成することが可能である。しかし、有効視野は X線光源の X線ビー
ム幅に限られている。 
 
l Si 440を用いた DEI と Si 440を用いた MDEI 
 
	
 非対称角度 21度の Si 440非対称結晶コリメーターと Si 440のチャンネルカット型対称
結晶アナライザーと組み合わせた MDEI撮像システムと Si 440を用いた DEI撮像システム
(αCollimator = 21, αAnalyzer = 1) の屈折角度分解能を比較した結果を Fig. 2.24に示す。 
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Fig. 2.24. Comparison of angular resolution between single time diffraction and multi times 
diffraction with Si 440 crystal analyzer at 17.5 keV. 
 
非対称角度 21度の Si 440非対称結晶コリメーターと Si 440のチャンネルカット型対称結
晶アナライザーと組み合わせた MDEI撮像システムは、Si 440を用いた DEI撮像システム
(αCollimator = 21, αAnalyzer = 1) に比べると、4.326倍、8.921倍、12.284倍向上させる。な
お、従来の Si 220を用いた DEI撮像システム (αCollimator = 10, αAnalyzer = 1) に比べ、同じ
非対称結晶コリメーターを利用し、異なる結晶アナライザーが利用されている。撮像シス

テムの屈折角度分解能は、従来の DEI 撮像システムより、3.4979 倍、15.133 倍、31.203
倍、42.966倍向上させ、さらに、非対称結晶コリメーターの導入で、幅広い回折 X線ビー
ムを利用することができ、撮像システムの有効視野を拡大させることができる。 
 

l Si 440非対称結晶コリメーターと Si 440の多重回回折を用いた非対称対称結晶コリメ
ーター 

 
一方、Si 220を用いた MDEIと同じく、Si 440のチャンネルカット型非対称結晶コリメ

ーターとチャンネルカット型対称結晶アナライザーを利用すると、より高い屈折角度分解

能が得られる。その計算結果を Fig. 2.25に示す。 
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Fig. 2.25. Comparison of angular resolution between single time diffraction and multi times 
diffraction of Si 440 crystal analyzer and multi diffraction Si 440 asymmetric crystal 
collimator at 17.5 keV. 
 

Si 440 のチャンネルカット型非対称結晶コリメーターとチャンネルカット型対称結晶ア
ナライザーを使用した MDEI撮像システムの屈折角度分解能は、Si 440を用いた DEI撮像
システム(αCollimator = 21, αAnalyzer = 1) に比べ、5.137倍、11.576倍、17.232倍向上するこ
とができる。従来の Si 220を用いた DEI撮像システム (αCollimator = 10, αAnalyzer = 1) に比
べ、それぞれ、3.498倍、17.968倍、40.489倍、60.277倍、撮像システムの屈折角度分解
能をあげることができる。 

 
非対称結晶コリメーターを用いたDEI撮像法に多重回回折をシステムに導入することで、

屈折角度分解能を大幅に改善でき、画像上のコントラスト分解能を向上させ、被写体内部

構造をより精確に描くことができると考えられる。脳組織を高コントラストで観察するの

に、最適な手法として期待される。 
 
2.4.3. 空間分解能 
 
	
 多重回回折を DEI 撮像システムに導入することで、屈折角度分解能を大幅向上させるこ
とができる。 
このとき、KEK-PF BL-14Cの X線光源を利用し、PhotonicScienceの VHR-2型 CCDカ

メラを使用することを想定し、CCDカメラの特徴 (ピクセルサイズは 7.4 µm) を考慮して、
撮像システムの空間分解能 (X方向) の関する検討を行う。 

2.4.2に記述した MDEI撮像システムの屈折角度分解能の結果を踏まえ、Si 220を用いた
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DEIと MDEI撮像システム、そして	
 Si 440を用いた DEIと MDEI撮像システムの空間分
解能 (X方向) のシミュレーションを行う。 

 
l Si 220を用いた DEI と Si 220を用いた MDEI 

 
Si 220 を用いた MDEI 撮像システムは、結晶コリメーターと結晶アナライザーの特性に

より、撮像システムの空間分解能 (X方向) が異なる。その計算結果を Fig. 2.26に示す。 
 

 
Fig. 2.26. Comparison of spatial resolution between Si 220 MDEI and Si 220 DEI at 17.5 
keV. 
 

Fig. 2.23に示すように、DEI撮像システム (1times) と MDEI撮像システムの空間分解能 
(X 方向) において、比較検討を行った。Si 220 を用いたチャンネルカット型対称結晶光学
素子は、回折回数が増えることにより、X線の結晶内部への侵入距離が増大となり、撮像シ
ステムの空間分解能 (X方向) が落ちる。非対称結晶を利用することで、X線の結晶内部へ
の侵入距離が縮小され、撮像システムの空間分解能 (X方向) が改善される。 
 
l Si 440を用いた DEI と Si 440を用いた MDEI 
 
	
 Si 440 のチャンネルカット型対称結晶光学素子を用いた MDEI 撮像システムに、非対称
角度 21度の非対称結晶コリメーターを利用することで、Si 220を用いた非対称角度 10度
の非対称結晶コリメーターより、幅広い回折 X 線ビームが作成されるが、ミラー指数が高
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く、同じ X 線エネルギーでのブラッグ角度が倍になり、X 線の結晶内部への侵入距離は Si 
220 を用いたときより大幅に増大される。Si 440 を用いた MDEI 撮像システムの空間分解
能 (X方向) の計算結果を Fig. 2.27に示す。 

 
Fig. 2.27. Comparison of spatial resolution between Si 440 MDEI and Si 440 DEI at 17.5 
keV. 
 
2.4.4. 小括 
 
	
 チャンネルカット型結晶光学素子を DEI 撮像法に導入することで、撮像システムの屈折
角度分解能が大幅に改善される一方、多重回回折の回折回数が増えるほど、X線の結晶内部
への侵入距離が大きくなり、空間分解能 (X方向) が低下する。非対称結晶を利用すること
で、X線の結晶内部への侵入距離が大幅縮小され、空間分解能 (X方向) を改善することで
きる。しかしながら、結晶アナライザーに非対称結晶を利用することで、回折 X 線ビーム
の幅が広くなり、CCD カメラのフォトンを取り入れる有効面積に制限され、システム全体
の有効視野が小さくなるとともに、露光時間が長くなり、単位時間当たりのコントラスト

が悪くなる。 
 
2.5. 小括 
 
	
 結晶アナライザーを用いた X 線位相コントラスト撮像システムの屈折角度分解能と空間
分解能を向上させるためには、様々な方法がある。Table 2.2に、シミュレーションの条件
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となる KEK-PF BL-14Cで、PhotonicScience社の VHR-2型 CCDカメラを用いたそれらの

方法を定量的に比較し、KEK-PF BL-14Cで最適な撮像手法を選択できた。 
Table 2.2. Comparison of characterizations of crystal analyzer based methods at 17.5 keV. 
 

○	
 Excellent	
 □	
 Good	
 △	
 Ordinary	
 ×	
 Not good 

 Miller 
indices 

Angular 
resolution 

Spatial 
resolution 

Field of 
View 

Exposure 
time 
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Fig. 2.28から、Si 440の非対称結晶コリメーターと Si 440多重回回折方法を用いた対称
結晶アナライザーを組み合わせた撮像システムが屈折角度分解能が高くて、より高い空間

分解能で、有効視野が広く、画像上の同じコントラスト分解能を得る為の照射時間が優れ

ていると期待される。これは、多重回回折方法を Si 440を用いた DEI撮像法に導入した方
法であり、MDEIとした。Si 440を用いた DEI撮像法との特性の比較は Fig. 2.25に示す。 

 

Asymmetric 
collimator  

×  
Symmetric 
analyzer 

Si 220 × □ ○  × 

Si 440 × □ ○  × 

Asymmetric 
collimator  

×  
Asymmetric 

analyzer 

Si 220 × ○  △ × 

Si 440 × ○  △ × 

Multi 
diffraction 
symmetric 
collimator  

×  
Multi 

diffraction 
symmetric  
 analyzer 

Si 220 × □ × × 

Si 440 △ × × △ 

Asymmetric 
collimator  

×  
Multi 

diffraction 
symmetric  
 analyzer 

Si 220 × □ ○  × 

Si 440 ○  △ ○  ○  

Multi 
diffraction 

asymmetric 
collimator  

×  
Multi 

diffraction 
symmetric  
 analyzer 

Si 220 × □ △ × 

Si 440 ○  × △ △ 
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Fig. 2.28. Comparison of angular resolution and spatial resolution between Si 440 MDEI and 
Si 440 DEI at 17.5 keV.  

 
	
 撮像システムの屈折角度分解能について、Si 440を用いた MDEI撮像法は Si 440を用い
た DEI撮像法に比べると、それぞれ 3回では 4.326倍、5回では 8.921倍、7回では 12.283
倍向上せることができる。一方、回折回数が増えるほど、撮像システムの空間分解能が低

下する。 
	
 Si 440を用いた MDEI撮像システムと Si 440を用いた DEI撮像システムにおける有効視
野はほぼ一致しているが、Si 440を用いた DEI撮像システムにより、Si 440を用いた MDEI
撮像システムの屈折角度分解能が高く、より高いコントラスト分解能が得られる。 
	
 小動物の脳梗塞と脳出血のメカニズムを解明するために貢献できる新しい結晶アナライ

ザーを用いた撮像法として、KEK-PF BL-14C で最適な撮像システムは、Si 440 を用いた
DEI撮像法に多重回回折を導入する MDEI撮像システムであると考えられる。回折回数は 3
回もしくは 5回が最適であるといえる。 
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3. 多重回回折を用いた X線位相コントラス
ト撮像法の開発  

 
チャンネルカット型の結晶により、入射する X 線に対して多重回回折を行うことができ

る。従来の DEI 撮像法に多重回回折方法を導入し、チャンネルカット型の結晶アナライザ
ーを用いた X 線撮像法――MDEI 撮像法の開発を行った。この撮像法では、従来の DEI 撮
像法のように、広い角度範囲で、被写体内部構造間の電子密度差により生成された X 線屈
折角度に対する解析 (屈折角度のダイナミックレンジ) が可能であり、被写体で屈折された
X線に対して、DEI撮像法より高い屈折確度分解能による画像化が可能になると期待される。
本章では、この MDEI撮像システムの構築、X線光源、撮像系における鍵となる結晶アナラ
イザーの設計・製作、高精度試料回転ステージの設計・製作、X線検出器の選択及び画像再
構成の原理について述べる。 
 
3.1. チャンネルカット型結晶アナライザーを用いた X 線位相コントラスト撮

像システム 
 
チャンネルカット型の結晶アナライザーを用いた X 線撮像システムの模式図を Fig. 3.1

に示す。この X 線撮像システムにおいて、結晶アナライザーが位相コントラスト撮像法に
関する鍵となる。X線多重回回折はチャンネルカット型結晶により実現できると共に、MDEI
モードと DEI モードを同時に撮影するか、或いは円滑に切り換えて撮像できるように結晶
アナライザーを設計し、撮像システムを構築した。 

 
MDEI撮影法の KEK-PF BL-14Cにおける実験配置をそれぞれ Fig. 3.2に示す。ビームラ

インに設置された Si 220二結晶分光器により単色化された X線は、Si 440非対称結晶コリ
メーターで平行化・拡大化された後、被写体を透過し、その後チャンネルカット型 Si 440
結晶アナライザーに入射し、多重回回折される。精密試料回転ステージ‘上に載っている被
写体を回転させながら X線 CCDカメラで投影像を記録し、それを計算機で処理して被写体
の三次元像を得る。第 2 章の記述した各種シミュレーションの結果を考慮して、非対称結
晶コリメーターは長さ120 mm × 高さ55 mm × 厚さ15 mmで、非対称角度20.8度のSi 440
単結晶板を使用した。チャンネルカット型 Si 440結晶アナライザーは、 
長さ 160 mm × 高さ 100 mm × 厚さ 55 mm の Si 単結晶を用いた。CCD カメラは
PhotonicScience 社の VHR-2 型を使用し、CCD エリアは横 4872 (横) pixels × 3248 (縦) 
pixelsであり、CCDカメラのピクセルサイズは 7.4 µm × 7.4 µmである。 
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Fig. 3.1. Sketch of the experimental setup for MDEI at KEK-PF BL-14. 
 

 
 

Fig. 3.2. The prototype of experimental setup at KEK-PF BL-14C for MDEI. 
 
3.1.1. Si結晶光学素子の製作 

 
チャンネルカット型 Si結晶の製作は、ダイヤモンドカッターの支持台への Siインゴット

の固定、X 線発生装置を用いた Si インゴットの結晶方向の確定及びダイヤモンドカッター
を用いた切断、ポリッシング処理とエッチング処理の手順で行った。Fig. 3.3に Si結晶光学
素子の製作過程を示す。 

 

X  

Y  

Z  
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Fig. 3.3. Diagram from fabrication of Si crystal optical device. 
 
支持台への Siインゴットの固定 
加熱炉を用いて、Si結晶と底座 (Fig. 3.9の赤板、材質はプラスチックかガラスである) を、

接着剤で固定する。このときの加熱炉の温度は 150 ℃と設定した。 
 
X線発生装置を用いた Siインゴットの結晶方位の確定 

Fig. 3.4に示すように、Siインゴットは製作過程における結晶成長方位によって、 
<100> と <111> の二つ種類のインゴットがある。一般的に、市販での Si インゴットは、
Si <110> の方位であり、この Siインゴットを用いて目的とする回折面を持つ Si結晶光学
素子を準備した。 

 

 
 

Fig. 3.4. Sketch of crystallographic orientation on a Si ingot. 
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ダイヤモンドカッターを用いた切断 
ダイヤモンドカッターを用いて、必要な形の Si 結晶光学素子を切断する。ダイヤモンド

カッターの速度は 2 mm/minとした。 
 
ポリッシング処理とエッチング処理 

Si 結晶光学素子の製作が完了したら、エッチング処理とポリッシング処理を行う必要が
ある。機械カットにより、Si 結晶光学素子表面には微細な凹凸と、切断による痕跡が残ら
れる。ポリッシング処理では結晶 Si 結晶光学素子で利用される表面及び反対面に対して、
400番、800番、1200番、2000番の研磨剤を利用して、約 3~4時間かけて研磨することで、
Si結晶光学素子の表面痕跡を平滑な鏡面状態にする。 
エッチング処理は、結晶 Si 結晶光学素子表面表面の微細な凹凸を化学研磨によって平滑

化させることを目的とする。フッ酸 (HF)、硝酸 (HNO3) と酢酸 (CH3COOH) で混合した
酸性エッチング液を利用した。その混合比は 3：5：3である。 
 
以上の方法により、結晶アナライザー撮像システムで必要な Si 結晶コリメーター及びチ

ャンネルカット型 Si結晶アナライザーを用意した。 
 
3.1.2. 放射光 X線光源 

 
光源は放射光科学研究施設 (Photon Factory、略称 PF) のビームライン BL-14Cの垂直ウ

ィグラーを用いた。BL-14C では、放射される放射光は垂直面内に偏った直線偏光なので、
偏光による強度の損失を気にすることなく、水平面内に X 線光学系を設置することができ
る。そのため、垂直磁場を用いた垂直分光の実験ステーションに比較して、実験作業が大

変簡単であるといえる。Table 3.1に BL-14のビームライン特性を示す。 
 

Table 3.1. Characteritics of BL-14. 

Insertion device Vertical Wiggler 

Magnetic field 5 Tesla 

Beam divergence 0.128 mrad (H) x 0.008 mrad (V) 

Beam size 0.53 mm (H) x 0.045 mm (V) 

Critical X-ray energy 20.8 keV 

Brilliance 3.59 × 1014 photons/arc sec/mrad2/0.1%b.w. 

 
3.1.3. 精密試料回転ステージ 
	
  
精密試料回転ステージ（神津精機株式会社製）は、精密回転ステージ、スイベルステー

ジ、左右調整用ステージと上下調整用ステージと試料台及び水槽で構成される。Fig. 3.5に
その模式図を示す。なお、回転するとき、試料台と回転ステージの回転面間の角度ずれで

起きる応力が回転に影響しないように試料台と回転ステージを繋ぐ軸にはカップリングを

設置した。試料と空気との屈折差で起きる誤差を少なくするため、被写体全体を水槽中に

入れて撮像を行う。水槽中に入れる試料を取りやすくするため、試料台と試料を繋ぐ場所

は磁石を利用した。水槽はアクリル製で長さ 120 mm、高さ 100 mm、厚さ 25 mmで製作
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した。 
 

 
 

Fig. 3.5. Diagram of sample stage. 
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3.1.4. X線検出器 

 
実験で使用されたX線検出器ははPhotonicScience社製のVHR-2型CCDカメラであり、

その特性を Table 3.2に示す。X線エネルギー17.5 keVでの検出率は 23.4%である。 
 

Table 3.2.	
  Characterization of the PhotonicScience CCD camara VHR-2. 

CCD area 4872 pixels (H) × 3248 pixels (V) 

Pixel size 7.4 µm x 7.4 µm 

CCD size 36.05 mm (H) × 24.04 mm (V) 

Dynamic range 16-bit extended dynamic range  

Scintillator type Gd2O2S: Pr 

Scintillator density 7.34 g/cm3 

Scintillator thickness 6.81 µm 

Cooling system Air  

 
 

3.2. 結晶アナライザーを用いた X 線撮像法での位相コントラスト
CT再構成原理と方法 

 
 

3.2.1. X線位相コントラスト CT再構成原理 
 

X 線が被写体を透過するとき、被写体内部の電子密度差により屈折された X 線の屈折角
度は、屈折アナライザーで X線の強度に変化し、X線検出器で測定を行う。 

 
         	
 	
   	
  0(x, ) exp[ (x, ) t] R[ (x, )]I Iψ µ ψ θ θ ψ= − × +Δ                 (3-1) 

 
ここで、 (x, )I ψ は X線検出器で撮像した画像の X線強度であり、 0I は被写体に入射する

ときのX線強度であり、θはブラッグ角度からずれた角度で、R( )θ はロッキングカーブで、
(x, )θ ψΔ は屈折角度である。Fig. 3.6 示したような撮像システムで、Z 軸は X 線の進行方

向であり、被写体は Y軸に沿って回転するとした。 
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Fig. 3.6. Diagram of the rotation axis Y’ o the sample is parallel to crystal analyzer. 
 

 
Fig. 3.7のように、X線が被写体を透過したとき、被写体内部の不均一な電子密度により

屈折される。 
 

 
Fig. 3.7. Diagram of X-ray refraction with object. 

 

上図に表記したように、厚さ tの単位体積中での屈折角度を ,
( , )

x t
x z t
x

δθ ∂Δ =
∂

とすると、

被写体に透過する X線の進行方向での屈折角度の線積分により、屈折角度の情報が求めら
れる。X線の屈折角度を式 (3-2) のように表記することができる。 

 

                         	
  
( , )(x, )

l

x z dz
x

δθ ψ
′ ′∂Δ =

∂∫                        (3-2) 

 
ここで、δは被写体の屈折率の実部であり、Fig. 3.8に示した図のように、X線が入射す



60 
 

る被写体上に X-Zと X’-Z’ 座標系を設定する。X線は Z軸に沿って進行する。ここで、X’-Z’ 
座標系は X-Z座標系を原点に対して時計回りにψ 回転したもので、CT再構成データを取得
するためには、被写体を回転しながら、角度ψ を変化させる必要があり、以下の関係が成
り立つ。 

 

 
 

Fig. 3.8. The relation between coordinate X-Z and rotated coordinate X’-Z’ in a CT. 
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 (3-3) 

 
被写体の外部では、 (x ,z ) 0zδ ′ ′∂ ∂ = であり、 (x ,z ) zδ ′ ′∂ ∂ が Z軸に沿って被写体を透過

したときの積分の総和はいつも 0である。すなわち、以下の式で表す。 
 

	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
  	
 	
 
( , ) 0x z dz
z

δ∞

−∞

′ ′∂ =
∂∫ 	
 	
 	
 	
 	
   	
 	
 	
 	
 	
 	
 	
 (3-4) 

 
なお、δの導関数は X-Z 座標系では、被写体の回転することによって、投影方向が変化

され、X’-Z’ 座標系で表記する必要がある。 
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式 (3-5) を式 (3-4) に代入すると、以下の式が成り立つ。 
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投影切断面定理によると以下の式が成り立つ。 
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(3-7) 
 
これで、屈折率の再構成は以下の式で表記できる [18, 90]。 
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 (3-8) 

 
式 (3-2) に式 (2-10) を代入すると、以下の式が成り立つ [91]。 
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 (3-9) 

被写体は Y軸に沿って回転させ、収集した投影像を CTのアルゴリズムに代入し、CTア
ルゴリズムの式 (3-7) から式 (3-9) に代入し、N枚の投影画像から、filtered backprojection 
(FBP) [92]アルゴリズムを用いて、被写体の断層像が得られる。 

 
3.2.2. X線位相コントラスト CT再構成方法 

 
結晶アナライザーを用いた撮像法では、X 線が被写体を透過したときに屈折された X 線

の角度をロッキングカーブに従って、X 線強度として変換することができる。この X 線強
度情報が X 線位相情報のみを含んでいれば、屈折角度は、取得された強度データをロッキ
ングカーブによって計算することができる。結晶アナライザーを用いた撮像法では、CTに
おける 1枚の投影画像につき、Fig. 3.9に示すように、結晶アナライザーをロッキングカー
ブのブラッグ角度より低角側の点θLとブラッグ角度より高角側の点θHで回転させ、被写

体の投影像と背景像 (Background) をそれぞれ撮影する必要がある。被写体の投影像と背
景像を差分した CT における 1 枚の投影画像から、式 (2-8) と式 (2-9) によって、位相情
報と吸収情報を描出することができる。 
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Fig. 3.10. The Si 440 rocking curve at 17.5 keV, and two images are taken on each side of 
the peak. 

 
Fig. 3.10 (a~d) では 、被写体の投影像 (a, b) と背景像 (c, d) はロッキングカーブのブ

ラッグ角度より低角側の点θLとブラッグ角度より高角側の点θHで撮像した画像である。 
Fig. 3.10 (e~f) では、被写体の投影像と背景像を差分した画像であり、式 (2-10) により

差分屈折角度の分布の画像が求められる。 
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Fig. 3.10. Projection image of acrylic case using MDEI at 17.5 keV. Bar = 1 mm. 
a: projection image of object on the high angle side of the rocking curve, b: projection image 
of object on the low angle side of the rocking curve, c: projection image of background on 
the high angle side of the rocking curve, d: projection image of background on the low angle 
side of the rocking curve, e: projection image on the high angle side of the rocking curve,  
f: projection image on the low angle side of the rocking curve. 

 
Fig. 3.11 に計算された微分位相画像を示す。被写体の投影像とは異なり、画像上の背景

部分のコントラストが均一になっている。 
しかし、Fig. 3.11のように、投影画像から算出した二次元 X線微分画像では構造が重な

って、被写体内部構造を識別できない場合がある。従って、三次元画像再構成法が不可欠

になってきた。 
 
被写体を回転しながら、N枚の微分位相画像を作り、式 (3-8) と (3-9) によって、CT画

像を作成する。Fig. 3.11のような微分位相画像画像 251枚を再構成した CT画像を Fig. 3.12
に示す。 
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Fig. 3.11. Differential image of acrylic case using MDEI at 17.5 keV. Bar = 1 mm. 
 

 
 

Fig. 3.12. Reconstruction CT image of acrylic case. Bar = 1 mm. 
 

 
 
 



65 
 

3.3. 小括 
	
  
従来の結晶アナライザーを用いた撮像法に多重回回折方法を導入し、高角度分解能を持

つ結晶結晶アナライザーを用いた撮像法――MDEI撮像法の開発を考案し、KEK-PF BL-14C
において MDEI 撮像システムを構築した。非対称結晶コリメーターは撮像システムの特徴
に関するシミュレーションの結果を考慮し、非対称角度 20.8度の Si結晶板で製作し、多重
回回折を実現できる一方法として、チャンネルカット型 Si 結晶を製作し、MDEI 撮像シス
テムの結晶アナライザーとして利用した。 
高精度回転試料ステージを構築し、X 線検出器は PhotonicScience の VHR-2 型 CCD カ

メラを使用した。MDEI撮像法は、DEI撮像から改造され、基本的な被写体の位相情報と吸
収情報の抽出法と CT再構成は同等である。DEI撮像法と MDEI撮像法における結晶アナラ
イザーが分解できる限界の屈折角度を計算し、DEI撮像法に比べ、MDEI撮像法では、使用
される回折回数によって、屈折角度分解能が向上させ、同じ被写体において分析できる電

子密度差も向上できると期待される。 
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4. 位相コントラスト測定用標準試料による
X 線位相コントラスト撮像法の定量的な
評価  

 
X線位相コントラスト撮像法は高感度、非破壊の測定手段として、医学応用、材料評価等、

様々な分野で利用され、精力的に研究されている。一方で、今まで位相コントラスト用の

標準試料は開発されていなく、X線位相コントラスト撮像法に対する位相量に関するδの

分布に関して、定量的な検討は進んでいない。本章では、X線位相コントラスト撮像法につ
いて、標準試料を考案し、設計・製作し、X線位相コントラスト撮像法のコントラスト分解
能 (位相量に関するδの分布) を定量的に評価した。 
 
4.1. X線位相コントラスト測定用標準試料の設計・制作 

 
吸収コントラスト用標準試料により、X線吸収コントラスト法について、吸収量に関する 

µの分布を定量的に測定することができる。Fig. 4.1にアクリル製の吸収コントラスト用標
準試料の X 線吸収コントラストと位相コントラスト CT 画像を示す。吸収コントラスト用
標準試料は、アクリル棒の中に直径 7.0 mmの 2本の穴と、直径 2.0 mmの 5本の穴、直径
1.0 mmの 3本の穴に開けて、2本の穴にそれぞれ、水と 1.0%質量濃度のヨウ素溶液を注入
した。Fig. 4.1. (A) の X線吸収コントラスト CT画像では、アクリル、空気、水とヨウ素溶
液での異なる吸収により画像上のコントラストを生成し、吸収量に関するμの分布を定量

的に測定できる。一方、Fig. 4.1. (B) の X線位相コントラスト CT画像では、アクリル、空
気、水とヨウ素溶液により屈折された角度により生成した位相コントラストを表す位相量

に関するδの分布を定量的に測定できる。XDFI撮像法を用いて測定した実験条件を Table 
4.1に示す。 
 

Table 4.1.	
 The experimental condition of absorption based phantom. 

X-ray energy	
  35 keV 

Exposure time	
  1.8 sec / frame (Transmission), 5 arc sec / frame (Diffraction) 

Projection	
  600 projection / 180 degree 

Background	
  1 frame / 60 projection 
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Fig. 4.1. (A) absorption-contrast CT image and (B) phase-contrast CT image of an 
absorption based phantom simulating soft tissue using XDFI under the 35 keV of X-ray 
energy at KEK-PF BL14C experiment station. Bar = 4 mm. 
 
吸収コントラスト CT画像 (Fig. 4.1. (A)) では、ヨウ素溶液の吸収係数が高いため、高い

コントラストが得られるが、水とアクリルの吸収係数はほぼ等しいため明るさに違いは見

られない。一方で、位相コントラスト CT画像 (Fig. 4.1. (B)) では、吸収コントラスト CT
画像と比較するとコントラストの状況が異なることが分かる。位相コントラスト CT画像上
のコントラストは、電子密度差に対応していて、位相量に関する δ の分布で表示される。

そのため、薄められたヨウ素溶液と水は、電子密度が近いために明るさの違いが小さいと

いえる。また、水とアクリルは、吸収係数の差よりも電子密度差のほうが大きいため吸収

コントラスト CT画像よりも高いコントラストが得られる。つまり、被写体を構成する原子
番号が小さくても電子密度差が大きい被写体などでは、位相コントラスト CT 画像の方が、
内部構造の鮮明な描写に適しているといえる。 

 
X線位相コントラスト撮像法を用いて、このような吸収コントラスト用標準試料を撮像す

るとき、アクリルを基準物質として、水やヨウ素溶液など他の物質の種類を変化させたり、

溶液の質量濃度を変化させたりすることによって、アクリルを基準物質と他の物質間の電

子密度差が変化し、屈折された X 線の角度を調整できる。標準試料による屈折された X 線
の角度を分析し、位相シフトを測定することにより、投影像上のコントラストを調整する

ことができる。 
しかし、投影像から生成された画像上のコントラストには、吸収コントラストと位相コ

ントラストが含まれているので、微小な屈折角度の測定は困難である。 
 
吸収コントラスト用標準試料を位相コントラスト撮像法の評価に使用したときの問題を

克服し、微小な屈折角度を測定することによって、位相コントラストの限界を定量的に評

価するため、位相コントラスト測定用標準試料の開発及びその評価を行った。 
軟部組織の描出に関する定量的な評価を行うために、吸収コントラストが生成しにくい

高分子材料を選択し、更に微小な屈折角度を測定しやすい設計を工夫した。さらに、2種類
以上の物質間に、化学反応が起きなく、接触面に空気が入らないように、液体と固体を選

択する。本研究では、選択した 2 種類の物質は性質が近いゼラチンとアガロースである。
この 2種類の高分子材料の質量密度は水と近い、2種類の物質間に化学反応は起きない。ア
ガロースはゼリー状であり、ゼラチンの溶液と接触した面には空気が入りにくく、標準試

料の最適な材質である考えられる。 
Fig. 4.2に今回考案した位相コントラスト測定用標準試料を示す。直径 8.0 mmのアクリ

ルチューブの中にアガロースゼリーを注入し、アガロースゼリーに直径 4.0 mmの穴開けて、
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ゼラチン溶液を注入した。ここで、アガロースゼリーは基準物質として、アガロースゼリ

ーに開けられた穴に入れた溶液との電子密度差により、透過したX線の屈折角度を調整し、
生成された位相コントラストの分解能を測定できることになる。選択された、アガロース

とゼラチンは、C、H、Oなどの軽元素で組成された高分子材料として、吸収に基づくコン
トラストが生成しにくい。得られる投影像は、位相コントラストが主になり、ゼラチン溶

液の質量濃度を調整しながら、透過した X 線の屈折角度分解能が測定することが可能にな
り、生成された位相コントラストを定量的に測定できる。更に、再構成された CT画像から、
位相量に関するδの分布を評価することができる。 

 
質量濃度 1.0%のアガロースゼリーを基準として、ゼラチン溶液の質量濃度を調整しなが

ら、アガロースとゼラチン間の電子密度差を調整し、透過した屈折角度を変化させ、最終

的に、投影像に反映された位相コントラストの限界を評価する目的とする。 
 

 
 

Fig. 4.2. Sketch of refraction based tissue phantom. Bar = 5 mm. 
 

Fig. 4.2の設計のように、Fig. 4.3に示す順番で、位相コントラスト測定用標準試料を製
作した (Fig. 4.4)。位相コントラスト測定用標準試料は、直径 8.0 mmのアクリルチューブ、
アガロースゼリー、ゼラチン溶液とテフロンフタで構成した。アガロースゼリーとゼラチ

ン溶液は位相コントラスト測定用標準試料を制作することにおいて、鍵となる要素である。 
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Fig. 4.3. Fabrication of X-ray refraction based tissue phantom. Under the phase contrast 
imaging, the new type phantom can measure the limiting density difference and maximal 
dynamic range to quantitatively measure performance and scalability of optical system. 
 

 
 

Fig. 4.4. The prototype of X-ray refraction based tissue phantom. Bar = 8 mm. 
 



70 
 

4.2. X線位相コントラスト測定用標準試料の特性 
 
本研究では、標準試料物質として、アガロースとゼラチンを選択した。それらの特性を

Table 4.2に示す。Fig. 4.5に、選択されたアガロースとゼラチン、水の線吸収係数と X線
エネルギーの関係を示す。X 線エネルギーが高くなるほど、これらの物質による X 線吸収
が少なくなる一方、透過した X線の屈折角度も極めて微小になる。Fig. 4.5からアガロース
とゼラチン間の線吸収係数は微小であり、吸収コントラストが生成しにくくなる。1.0%の
質量濃度のアガロースゼリーと 40.0%の質量濃度のゼラチン溶液、水で構成された X 線位
相コントラスト測定用標準試料を水槽中に入れ、撮像した吸収コントラスト画像を Fig. 4.6
に示す。 
 

Table 4.2. Characterization of polymer gel for refraction based tissue phantom. 

 Agarose Gelatin 

Chemical formula (C12H18O9)n (C102H151O39N31)n 

Product model NIPPON	
 GENE CO., LTD 
Agarose S 

SIGMA-ALDRICH CO., LTD 
SAJ special grade  

Dissolution temperature 37~39 ℃ 25 ℃ 

Gel temperature 95 ℃ 65 ℃ 

 

 
 
Fig. 4.5. Linear attenuation coefficient of materials distribution for refraction based tissue 
phantom. 
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Fig. 4.6. Absorption contrast projection image of refraction based tissue phantom under 17.5 
keV of X-ray energy. Bar = 2 mm. 
a: gelatin solution (40.0%) and agarose gel (1.0%) composed the refraction based phantom, 
b: water and agarose gel (1.0%) composed the refraction based phantom. 
 

Fig. 4.6 のように、投影像 (a) からは質量濃度 1.0%のアガロースゼリーと質量濃度
40.0%のゼラチン溶液間の界面のコントラストが生成できなく、位相コントラスト測定用標
準試料の構造も識別することができない。投影像 (b) からは質量濃度 1.0%のアガロースゼ
リーの穴中に入れた水はアガロースゼリーと一体化になり、アガロースゼリーと水の界面

を識別することができない。すなわち、1.0%のアガロースゼリーを基準としたとき、ゼラ
チン溶液の質量濃度が 40.0%以下の領域では、投影像から吸収コントラストが生成しにく
く、位相コントラスト測定用標準試料の構造が識別できなくなるといえる。 

X線位相コントラスト測定用標準試料のサイズが小さいため、X線が標準試料を透過する
ときの散乱情報を無視することができ、生成されたコントラストは、位相コントラストと

する。X線位相コントラスト撮像法を用いて特性を評価するとき、ゼラチン溶液の質量濃度
を調整しながら撮像し、得られた画像上の位相コントラストの限界を調べることができる。

さらに、アクリルケースで屈折されたエッジでの画像上のボケを計算することによって、X
線位相コントラスト撮像法の空間分解能を測定することができる。 
 
4.3. 位相コントラスト測定用標準試料による X 線位相コントラスト

撮像法特性の定量的な評価 
 
位相コントラスト用試料を用いて、X線位相コントラスト撮像法の特性を定量的に評価す

ることができる。X線撮像法の特性において、コントラスト分解能と空間分解能は、最も重
要な 2種類のパラメーターである。ここで、コントラスト分解能は、X線が被写体を透過し
た場合、被写体内部構造間の分別できる電子密度差による X線物理量 (吸収や位相等) の変
化を画像上の濃淡で反映する能力である。空間分解能は、X線が被写体を透過した場合、被
写体内部構造の空間的な分布を反映する能力である。コントラスト分解能と空間分解能が

高くなるほど、高精細な画像が得られる。 
コントラスト分解能は画像の鮮明さを表す特性であり、Contrast-Noise Ratio (CNR) を用

a b 
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いて完全に表すことできる。CNRは次の式で表記される [93]。 
 

                          
2 2

Agarose Gelatin

Agarose Gelatin

Mean Mean
CNR

σ σ

−
=

+
                  (5-1) 

 
ここで、Meanは ROI領域のアガロースゼリーとゼラチン溶液δの平均値であり、σは

それぞれの標準偏差である。計算により得られたコントラスト分解能は、以下の式で表す。 
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コントラスト分解能の改善率は以下の式で表すことができる。 
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 (5-3) 

 
空間分解能は、画像の鮮鋭さを表す特性であり、Modulation Transfer Function (MTF) を

用いて表すことができる。ここで、MTF はエッジ法によって測定した。エッジ法とは、画
像上で被写体のエッジを測定し、そのエッジの空間的ボケ関数を測定することで、MTF を
測定される。 
しかしながら、空間分解能が低い状態で、高コントラスト分解能で撮像しても、いわゆ

るボケが多い画像が得られ、被写体の構造は明瞭に識別できなくなる。逆に、コントラス

ト分解能が低い状態では、高い空間分解能で観察しても、被写体の構造に対応するコント

ラストが生成できなく、画像化しにくくなり、被写体の構造は識別できなくなるので注意

が必要である。 
 
X線位相コントラスト測定用標準試料を用いて、MDEI撮像法の DEIモードと MDEIモ

ードで撮像し、DEI撮像法と MDEI撮像法のコントラスト分解能を定量的に評価し、比較検
討を行った。 
まず、撮像システムの非対称結晶コリメーターは、非対称角度 13.8 度の Si結晶を選択

し、チャンネルカット型結晶アナライザーでの MDEI モードにおける回折回数を 7 回と選
択し、KEK-PF BL-14Cで、X線位相コントラスト測定用標準試料の有用性を確認した。 

Table 4.3に、位相コントラスト測定用標準試料の DEIモードと MDEIモード (7回回折) 
での撮像条件を示す。 
 

Table 4.3.	
 The experimental condition of refraction based phantom. 
 DEI mode MDEI mode 

X-ray energy 17.5 keV 17.5 keV 
Diffraction times 1 time 7 times 

Miller indices Si 440 Si 440 
Asymmetric angle 13.8 degree 13.8 degree 

Field of view 12 × 35 mm2 12 × 35 mm2 
Exposure time 12.8 sec / frame 12.8 sec / frame 

Projection 360 proj. / 180 deg. 360 proj. / 180 deg. 
Background 1 frame / 60 projection 1 frame / 60 projection 
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非対称結晶コリメーターは、非対称度 13.8度、格子指数 Si (440)、ブラッグ角度 21.7度、

198 mm × 高さ 70 mm × 厚さ 30 mmであり、チャンネルカット型 Si 440結晶アナライザ
ーは、格子指数 Si (440)、ブラッグ角度 21.7度、長さ 150 mm × 高さ 60 mm × 厚さ 40 mm
の対称 Si単結晶を用いて、回折回数は 7回である。結晶を微小回転させるためのゴニオメ
ータ (KOHZU製) の分解能は、0.01 [arc sec / pulse]で、被写体を動作させる並進・回転ス
テージ (KOHZU製) の分解能はそれぞれ、2 µm、0.004度である。DEIモードと MDEIモ
ードで同時に撮影するため、2台の PhotonicScience社製の VHR-2型 CCDカメラを設置し
た。 

 
Fig. 4.7は、結晶アナライザーを微小回転させ X線の電流値の変化を PINフォトダイオー

ド (浜松ホトニクス、S3584-06 型) により計測されたロッキングカーブを示す。青い曲線
は DEI撮像法のロッキングカーブで、赤い線は MDEI撮像法 (7回回折) のロッキングカー
ブを表す。DEIモードのロッキングカーブから半値幅 (Full width at half maximum: FWHM)
を計測すると約 0.88 arc secであり、理論値の 0.85 arc secとほぼ近い値である。MDEIモ
ードの曲線から FWHMを計測すると約 0.70 arc secであり、理論値の 0.70 arc secとほぼ
一致している。 
 

 
Fig. 4.7. Comparison of rocking curve of a Si (440) Bragg type crystal analyzer and 
channel-cut crystal analyzer at 17.5keV. The principle of the DEI mode and MDEI mode (7 
times).  
 

Fig. 4.8に DEIモードと MDEIモード (7回回折) で撮像した投影像を示す。結晶アナラ
イザーの原点角度をブラッグ角度よりもマイナス方向に設定すると、画像 (e) のように、
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図の右側の空気との境界で明るくなり、図の左側で暗くなる。一方、アナライザーの角度

をブラッグ角度よりもプラス方向に設定すると、画像 (g) のように、図の右側が暗くなり
図の左側が明るくなる。どちらの画像も開けられた穴が描出されている。 
画像 (a~e) は DEI モードでの投影像であり、画像 (f, g) は MDEI モード (7 回) での投

影像をそれぞれ表す。画像 (a~e) はそれぞれ、質量濃度 1.5%、0.9%、0.8%、0.7%と 0.0% 
(水) のゼラチン溶液を直径 4.0 mmの質量濃度 1.0%のアガロースゼリーの穴に入れた DEI
モードでの投影像である。画像 (f) はゼラチン溶液の質量濃度 1.5%の MDEIモード (7回) 
での投影像であり、画像 (g) は質量濃度 1.0%のアガロースゼリーの穴に水を注入した
MDEI (7回) 投影像である。投影像から、質量濃度 1.0%のアガロースゼリーを基準として、
DEIモードでは質量濃度 0.8%のゼラチン溶液を注入したときの位相コントラスト測定用標
準試料構造を識別することができるが、MDEIモード (7回) では質量濃度 1.5%のゼラチン
溶液間の界面の境界が観察できる。質量濃度が 1.5%での DEIモードと MDEIモード (7回) 
での投影像上のゼラチン溶液とアガロースゼリー間のエッジのコントラストのプロファイ

ルを Fig. 4.9に示す。 
 

 
 
Fig. 4.8. DEI projection images (a-e) and MDEI (7times) projection images  
(f, g) of refraction based phantom. 
a: DEI (Gelatin 1.5%), b: DEI (Gelatin 0.9%), c: DEI (Gelatin 0.8%), d: DEI (Gelatin 0.7%), e: 
DEI (Water), MC), f: MDEI (Gelatin 1.5%), g: MDEI (Water). 
 

  
 
Fig. 4.9. DEI projection image (a) and MDEI (7-times) projection image (f) of refraction 
based phantom and measurement profile of edge enhancement. 
 
ゼラチンの質量濃度と位相量δの理論値の分布を Table 4.4に示す。ここで、質量濃度

1.0%のアガロースゼリーの位相量δは 7.507 × 10-7で、電子密度ρeは 0.334 elec/Å-3であ

った。DEIモードでは、アガロースゼリーの穴に、質量濃度 0.9%のゼラチン溶液を注入し
たとき、質量濃度 1.0%のアガロースゼリー間の電子密度差が限界となり、 
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5.597 × 10-4 elec/Å-3であり、限界の CNRは 1.678 × 10-3であった。MDEIモード (7回回折) 
では、質量濃度 1.5%のゼラチン溶液を注入したとき、質量濃度 1.0%のアガロースゼリー
間の電子密度差が僅か 9.773 × 10-5 Å-3でも分解でき、生成された CNRは 2.931× 10-4であ

る。ここで、使用した密度は混合物 (アガロースと水、或いはゼラチンと水) と計算されて
いる。DEI モードに比べて、MDEI モード (7 回回折) のコントラスト分解能の改善率ζは
83%であった。 

 
Table 4.4. Mass concentration of gelatin, δ of refraction based phantom. 

Mass concentration of Gelatin solution Theoretical value of δ  

1.5% 7.509 × 10-7 

0.9% 7.520 × 10-7 

0.8% 7.520 × 10-7 

0% (H2O) 7.528 × 10-7 
 
投影像 (b) と (f) の位相コントラスト CT画像を Fig. 4.10に示す。CT画像の強度ライン

プロファイルを Fig. 4.11に示し、それの画像上のエッジのコントラストの変化を Fig. 4.12
に示す。CT画像のコントラストは、MDEIモード (7回) の方が明らかに高く表示されてい
るが、エッジのコントラスト変化から、推測された画像のボケは DEIモードでは、3個ピク
セルが単位と表示されるが、MDEI モード (7 回) では、9 個ピクセルが単位であった。す
なわち、DEIモードの空間分解能は約 22.2 µmであり、MDEIモード (7回) の空間分解能
は、約 66.6 µm程度であった。 
 

 
 
Fig. 4.10. DEI-CT image of projection (a) and MDEI (7times)-CT image of projection (f) for 
refraction based phantom. 
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Fig. 4.11. Line profile of DEI-CT image and MDEI (7times)-CT image. 
 

 
 

Fig. 4.12. Variance of edge contrast in DEI-CT image and MDEI (7times)-CT image. 
 
以上の結果から、X線位相コントラスト測定用標準試料を用いて、X線位相コントラスト

撮像法の定量的な分析は可能であることが示され、その有用性が確認された。 
MDEIモード（7回）の場合、空間分解能が低下することも確認できた。このことは、シ

ミュレーションの結果とほぼ一致している。 
 
KEK-PF BL-14Cに最適な撮像システムの条件は、章 2.3と章 2.4で記述したシミュレー

ションの結果によって、非対称角度 21度の Si 440非対称結晶コリメーターと Si 440チャ
ンネルカット型対称結晶アナライザー (3回回折と 5回回折) の利用が最適な方法であると
確認できた。X線位相コントラスト測定用標準試料を用いて、位相量に関するδの分布と
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コントラスト分解能を定量的に測定し、MDEI撮像法の特性を定量的に評価した。 
実験で使用する結晶や装置 Table 4.5に示す。非対称結晶コリメーターは、非対称度 20.8

度、格子指数 Si (440)、ブラッグ角度 21.7度、120 mm × 高さ 55 mm × 厚さ 15 mmであ
り、チャンネルカット型 Si 440結晶アナライザーは、格子指数 Si (440)、ブラッグ角度 21.7
度、長さ 160 mm × 高さ 100 mm × 厚さ 55 mmの対称 Si単結晶が用いた。結晶アナライ
ザー回折回数は 3回と 5回であった。 
 

Table 4.5.	
 The experimental condition of refraction based phantom. 
 DEI mode MDEI mode 

X-ray energy 17.5 keV 17.5 keV 
Diffraction times 1 time 3, 5 times 

Miller indices Si 440 Si 440 
Asymmetric angle 20.8 degree 20.8 degree 

Field of view 25 × 35 mm2 25 × 35 mm2 
Exposure time  6 sec / frame 6 sec / frame 
CCD binning 2×2 2×2 

Projection 360 proj. / 180 deg. 360 proj. / 180 deg. 
Background 1 frame / 60 projection 1 frame / 60 projection 

 
Fig. 4.13は、チャンネルカット型結晶アナライザーにおける X線ビームの強度変化の角

度分布を PINフォトダイオード (浜松ホトニクス、S3584-06型) により計測された DEIモ
ードと MDEI モード (3 回と 5 回) のロッキングカーブを示す。青いロッキングカーブが
DEIモードのロッキングカーブで、赤い線がMDEIモード (3回回折) のロッキングカーブ、
緑線が MDEI モード (5 回回折) を表す。DEI モードのロッキングカーブから FWHM を計
測すると約 0.82 arc secであり、理論値の 0.82 arc secとほぼ近い値であった。MDEIモー
ド (3回) の曲線から FWHMを計測すると約 0.74 arc secであり、理論値の 0.74 arc sec、
MDEIモード (5回) の曲線の FWHMは、約 0.72 arc secであり、理論値の 0.71 arc secと
ほぼ一致している。 

 

 
Fig. 4.13. Comparison of rocking curve of a Si (440) Bragg type crystal analyzer and 
channel-cut crystal analyzer at 17.5keV. The principle of the DEI mode and MDEI mode (3, 
5-times). 
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Fig. 4.14. Comparison of angular resolution of single time diffraction and multi diffraction of 
crystal analyzer between experiment and simulation at 17.5keV. The principle of the DEI 
mode and MDEI mode (3, 5times). 
 
	
 KEK-PF BL-14Cで測定した DEI撮像法と MDEI撮像法のロッキングカーブから、撮像シ
ステムの屈折角度分解能を計算し、同じ条件でのシミュレーションと比較した結果を Fig. 
4.14に示す。 
 

Fig. 4.15と Fig. 4.16は、MDEI撮像系で取得した位相コントラスト測定用標準試料の位
相コントラスト CT画像である。それぞれ、MDEIモード (3回回折) における CT画像は、
ゼラチン溶液の質量濃度 1.0% (a)、ゼラチン溶液の質量濃度 3.1% (b)、ゼラチン溶液の質
量濃度 3.5% (c)、ゼラチン溶液の質量濃度 4.0% (d)、ゼラチン溶液の質量濃度 4.5% (e)、
ゼラチン溶液の質量濃度 5.0% (f)、ゼラチン溶液の質量濃度 6.0% (g) である。 

 
Fig. 4.17は、MDEIモード (5回回折) で撮像した質量濃度 1.0%のアガロースゼリーの穴

ににゼラチン溶液の質量濃度 6.0%を注入した位相コントラスト測定用標準試料の CT 画像
である。 

 
Fig. 4.18は、質量濃度 1.0%のアガロースゼリーの穴に、質量濃度 3.5% (A) と質量濃度

3.6% (B) のゼラチン溶液をそれぞれ注入し、DEIモードで撮像した CT画像である。 
 

0 
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Fig. 4.15. MDEI (3times)-CT images of refraction based phantom with mass concentration 
1.0% of gelatin solution (a). Bar = 1 mm. 
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Fig. 4.16. MDEI (3times)-CT images of refraction based phantom with different mass 
concentration of gelatin solution. Bar = 1 mm. 
b: Gelatin 3.1%, c: Gelatin 3.5%, d: Gelatin 4.0%, e: Gelatin 4.5%, f: Gelatin 5.0%, g: Gelatin 
6.0%. 
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Fig. 4.17. MDEI (5times)-CT images of refraction based phantom with mass concentration 
of 6.0% of gelatin solution. Bar = 1 mm. 
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Fig. 4.18. DEI-CT images of refraction based phantom with mass concentration of 3.5% (A) 
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and 3.6% (B) of gelatin solution, respectively. Bar = 1 mm. 
Table 4.6に MDEIモード (3回回折) で求められた位相量δを示す。質量濃度 5.0%のゼ

ラチン溶液の密度は、1.010∓0.0005 g/cm3であった。従って、位相量δの理論値は、 
7.270 × 10-7であり、測定値と近い結果が得られた。質量濃度 1.0%のアガロースゼリーの
密度は、0.999∓0.0004 g/cm3であり、それに対応する位相量δの理論値は、7.170 × 10-7

であり、測定した結果とほぼ一致している。 
 

Table 4.6.	
 Obtain δ of refraction based phantom using MDEI (3times). 
MC of 
Gelatin 
solution 

[%] 

δof Gelatin solution δ of Agarose gel CNR 

1.0 5.35 × 10-7 ∓ 7.54 × 10-8 7.09 × 10-7 ∓  8.43 × 10-8 1.385 

3.1 5.99 × 10-7 ∓ 1.03 × 10-7 7.11 × 10-7 ∓  9.56 × 10-8 0.801 

3.5 6.34 × 10-7 ∓ 8.12 × 10-8 7.17 × 10-7 ∓  7.34 × 10-8 0.753 

4.0 6.42 × 10-7 ∓ 9.34 × 10-8 7.17 × 10-7 ∓  1.06 × 10-7 0.537 

4.5 6.68 × 10-7 ∓ 9.46 × 10-8 7.11 × 10-7 ∓  8.29 × 10-8 0.344 

5.0 6.85 × 10-7 ∓ 8.38 × 10-8 7.09 × 10-7 ∓  9.59 × 10-8 0.190 

 
なお、MDEI モード (5 回回折) で求めた質量濃度 6.0%のゼラチン溶液と質量濃度 1.0%

のアガロースゼリーは、それぞれ 7.34 × 10-7 ∓  1.78 × 10-7、7.16 × 10-7∓1.76 × 10-7であり、

CNRは 0.073であった。 
DEI モードにおける位相量に関する δ の分布は、質量濃度 3.5％のゼラチン溶液の実験

結果は 7.26 × 10-7 ∓  3.12 × 10-7で、アガロースゼリーは 7.25 × 10-7 ∓  3.53 × 10-7であり、

CNRは 0.230であった。同じ位相コントラスト測定用標準試料を撮像するとき、 
MDEI (3回回折) モードは、DEIモードより、CNRが約 2.2倍高く得られた。位相量δこ

れにより、ゼラチン溶液とアガロースゼリーの電子密度が計算でき、結果を Table 4.7に示
す。電子密度差Δρeと CNR間の関係を Fig. 4.19に示す。 

 
Table 4.7.	
 Electronic density of refraction based phantom and electronic density difference 
Δρe between gelatin solution and agarose gel. 
MC of 
Gelatin 
solution 

[%] 

ρe of Gelatin solution ρe of Agarose gel Δρe [elec/Å-3] 

1.0 2.38 × 10-1 ∓  3.35 × 10-2 3.15 × 10-3 ∓  3.74 × 10-4 7.72 × 10-2 ∓  3.92 × 10-3 

3.1 2.66 × 10-1 ∓  4.57 × 10-2 3.16 × 10-1 ∓  4.25 × 10-2 4.99 × 10-2 ∓  3.20 × 10-3 

3.5 2.82 × 10-1 ∓  3.61 × 10-2 3.18 × 10-1 ∓  3.26 × 10-2 3.66 × 10-2 ∓  3.47 × 10-3 

4.0 2.85 × 10-1 ∓  4.15 × 10-2 3.18 × 10-1 ∓  4.58 × 10-2 3.32 × 10-2 ∓  4.35 × 10-3 

4.5 2.97 × 10-1 ∓  4.20 × 10-2 3.16 × 10-1 ∓  3.68 × 10-2 1.92 × 10-2 ∓  5.18 × 10-3 

5.0 3.04 × 10-1 ∓  3.72 × 10-2 3.15 × 10-1 ∓  4.26 × 10-2 1.07 × 10-2 ∓  5.36 × 10-3 
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Fig. 4.19. Electonic density difference versus CNR of refraction based phantom using MDEI 
(3times). 
 

X 線位相コントラスト CT 画像から、MDEI モード (3 回回折) では、5.0%の質量濃度の
ゼラチン溶液と 1.0%の質量濃度のアガロースゼリー間の電子密度差 
1.07 × 10-2 ∓  5.36 × 10-2 elec/Å-3による屈折された角度を結晶アナライザーにより分析させ、

画像のコントラストに反映させ、被写体の構造が識別でき、CNRは 0.190であった。しか
し、質量濃度 6.0%のゼラチンと質量濃度 1.0%のアガロースゼリー間の構造は識別できな
く、CNRは持ってないと判断する。これに対して、MDEIモード (5回回折) では、位相コ
ントラスト測定用標準試料の構造を識別でき、質量濃度 6.0%のゼラチンと質量濃度 1.0%
のアガロースゼリー間の電子密度差は 1.43 × 10-2 ∓  1.78 × 10-2 elec/Å-3であることを確認で

き、限界の CNRは 0.128であった。 
 
DEIモードで分解能できる限界の電子密度差は、4.38 × 10-2∓1.92 × 10-2 elec/Å-3であった。

質量濃度 1.0%のアガロースゼリーを基準したとき、3.5%の質量濃度のゼラチン溶液を位相
コントラスト測定用標準試料に注入すれば、その構造を識別できる限界といえる。限界の

CNRは、0.210であった。電子密度差が小さく分解できるほど、高い限界の CNRが求めら
れる。同じ電子密度差を区別するとき、CNRが高くほど、鮮明な画像が得られる。 

CT画像のボケから推測した空間分解能は、DEIモードでは約 2.5個ピクセルが再構成さ
れた CT画像の単位ピクセルと表示されていて、約 36.0 µmの結果が得られた。MDEIモー
ド (3回回折) では約 3.5個ピクセルが単位として、その計算値は約 50.4 µmで、MDEIモ
ード (5回回折) では約 6個ピクセルが単位と表示されていて、空間分解能は約 86.4 µmで
あった。 
	
  
一方で、Table 4.8に示した撮像条件で、同じ被写体を DEIモードと MDEIモード (3回

回折)で撮像した CT画像の CNR及び空間分解能の比較検討を行った。使用された同じ位相
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コントラスト測定用標準試料を Fig. 4.20と Fig. 4.21に示す。位相コントラスト測定用標準
試料は、質量濃度 1.5%のアガロースゼリーに直径 4.0 mmの 4本の穴が開けられ、各水と
質量濃度 1.5%、2.5%、3.5%のゼラチン溶液が注入された。 
実験で得られた DEI-CT画像と DEI-CT画像を Fig. 4.22に示す。DEIモードに比べ、MDEI

モードで撮られた CT画像のコントラストが優れていて、位相用標準試料の穴の構造が良く
描出されていることが分かる。 
 

Table 4.8.	
 The experimental condition of refraction based phantom. 

 DEI mode MDEI mode 

X-ray energy 17.5 keV 17.5 keV 

Diffraction times  1 time 3 times 

Miller indices Si 440 Si 440 

Asymmetric angle 20.8 degree 20.8 degree 

Field of view 25 × 35 mm2 25 × 35 mm2 

Exposure time  50 sec / frame 50 sec / frame 

 CCD binning 2×2 2×2 

Projection 250 proj. / 180 deg. 250 proj. / 180 deg. 

Background 1 frame / 50 projection 1 frame / 50 projection 

 

 
 

Fig. 4.20. The prototype of X-ray refraction based phantom. Bar = 10 mm. 
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Fig. 4.21. Sketch of the refraction based tissue phantom. 
 
 

 
 
Fig. 4.22. Comparison of CT images of the refraction based phantom between DEI and 
MDEI (3times). 
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4.4. 小括 
 
位相コントラスト測定用標準試料の開発及びその評価を行った。X 線の吸収量に関する

μ の分布を定量的に評価するため、吸収コントラスト用標準試料が開発され、X 線吸収コ
ントラスト撮像法の特性評価に利用されてきた。近年、X線位相コントラスト撮像法の開発
が盛んになり、X線位相コントラスト撮像法における定量的な評価が必要となっている。吸
収コントラスト用標準試料を用いて、X 線位相コントラスト撮像法の特性を評価する場合、
吸収量に関する μ の分布と位相量に関する δ の分布を評価する必要がある。投影像上の

コントラストに吸収と位相成分が含まれ、吸収成分を除去してから、コントラストの限界

を調べる必要がある。しかし、実験によって生成された誤差などの要因で、コントラスト

の限界値を調べることは困難である。X線位相コントラスト撮像法の特性を評価するために、
位相コントラスト測定用標準試料の開発は不可欠になっている。本研究では、アガロース

ゼリーとゼラチン溶液間の電子密度差を調整しながら、限界の CNRを調べることができる
位相コントラスト測定用標準試料を考案した。 

 
	
 アガロースゼリーとゼラチン溶液で製作した位相コントラスト測定用標準試料を用いて、

DEI撮像法と MDEI撮像法における特性評価を行い、比較的検討を行った。 
 
多重回回折の回数が多くなるほど、同じ X 線エネルギーで、X 線が結晶内部に侵入する

距離により生成された画像のボケは大きくなり、画像上の空間分解能が低下することにな

る。多重回回折の回折回数が 1、3、5回における空間分解能は、それぞれ 36.0 µm、 
50.4 µmと 86.4 µmであり、分解できる限界の電子密度差とその CNRは、それぞれ 
4.38 × 10-2 ∓  1.92 × 10-2 elec/Å-3と 0.230、1.07 × 10-2 ∓  5.36 × 10-3 elec/Å-3と 0.190、 
8.09 × 10-3 ∓  8.44 × 10-4 elec/Å-3と 0.073であった。 
多重回回折を DEI撮像法に導入することによって、分解できる限界の電子密度差は、DEI

撮像法より、3回モードでは 75.6％改善されていて、5回モードにおける改善率は 81.5%で
ある。しかし、多重回回折の回数が多くなるほど、生成された画像上のボケは大きくなり、

画像の全体の空間分解能を低下させるとともに、CNR にも影響を与える。DEI 撮像法の空
間分解能は CCDカメラのピクセルサイズの 3倍程度であり、MDEI撮像法の空間分解能は
回折回数が増えるほど、低下になる。3回では 4倍のピクセルサイズの結果が得られ、5回
では CCDカメラのピクセルサイズの 6倍程度であり、7回においてはその数値が 9倍とな
る。すなわち、1 回回折を利用する DEI 撮像法に比べて、MDEI 撮像法は、3 回では約 0.4
倍低下され、5回では 1.4倍、7回では 2.6倍低下する。 

 
前述した DEI撮像法と MDEI撮像法の特徴を Table 4.9と Fig. 4.23及び Table 4.14にま

とめる。DEI撮像法と MDEI撮像法の空間分解能と CNRの定量的比較によって、チャンネ
ルカット型結晶アナライザーを用いた撮像法――MDEIにおける回折回数は3回の方が最適
であると考えられる。 
 
Table 4.9. Comparison of electronic density difference, CNR and spatial resolution between 
DEI and MDEI at 17.5 keV. 

Method 
Electronic density 

diffrence Δρe [elec/Å -3] CNR Spatial resolution 
[µm] 

DEI 4.38 × 10-2 ∓  1.92 × 10-2 0.210 36.0 

MDEI (3times) 1.07 × 10-2 ∓  5.36 × 10-3 0.190 50.4 

MDEI (5times) 8.09 × 10-3 ∓  8.44 × 10-4 0.073 86.4 
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Fig. 4.23. Characterization MDEI with different diffraction times. 

 
Table 4.10. Comparison of angular resolution between Si 440 DEI and Si 440 MDEI at 17.5 
keV. 

 Diffraction times ΔθDEI / ΔθMDEI ξ 

Simulation 
3times 4.316 76.8% 
5times 8.891 88.8% 

Experiment 
3times 4.191 76.1% 
5times 8.716 88.5% 

ΔδDEI / ΔδMDEI 
3times 4.081 75.5% 
5times 5.412 81.5% 

 
	
 Table 4.10から、シミュレーションと実験で測定したロッキングカーブから求められたシ
ステムの屈折角度分解能はほぼ一致している。CT 画像から位相差に関する Δδ を求め、

式(1-25) から計算された結果、DEI撮像法と MDEI撮像法 (3回回折) の比較は、シミュレ
ーション値と実験値とほぼ一致しているが、DEI撮像法とMDEI撮像法 (5回回折) 比較は、
シミュレーション値と実験値より、下回っている。これは、CT画像から位相差に関する Δδ
を求めた場合、CT画像のコントラストは空間分解能にも関係あり、MDEI (3回回折) の空
間分解能よりMDEI (5回回折) の空間分解能は低下するため、DEI撮像法とMDEI撮像法 (5
回回折) の屈折角度分解能の実験値が理論値よりも下回っている。 
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5. 生体試料の位相コントラスト CT  
 
位相コントラスト測定用標準試料を用いた結晶アナライザーを用いた X 線撮像法の特性

評価の結果を踏まえて、生体試料を用いて、結晶アナライザーを用いた撮像法――DEI撮像
法と MDEI 撮像法の比較検討により、位相コントラスト測定用標準試料による評価の正確
性を確認するとともに、MDEI撮像法の有用性を示す。 
 
5.1. ラットの脳組織の位相コントラスト CT 
	
  
脳梗塞と脳出血などの疾患のメカニズム解明などの研究分野では、ラットなどの疾患モ

デル動物を用いた病理観察などが不可欠である。ラットはヒトの脳組織より小さくなり、

撮像に必要な物理的な特性はますます厳しくなる。ラットの脳組織を非破壊で三次元観察

するには、高い空間分解能と CNRで撮像することが強く求められている。脳梗塞と脳出血
のラットの脳組織を用いて、DEI撮像法と MDEI撮像法の形態学的な比較により、MDEI撮
像法の有用性を比較検討した。 

 
	
 Fig. 5.1に示すように、約 17.1 mm × 11.7 mm × 23.5 mmの大きさのラットの脳組織

をアガロースゼリーで試験管内に固定し、外側にテフロンチューブ (直径 18 mm) を巻いて、
試料全体を水槽 (長さ 110 mm × 高さ 100 mm × 厚さ 25 mm) 中に入れたまま撮像した。
撮像条件は、Table 5.1に示す。 
 

 
 

Fig. 5.1. Diagram of rat brain specimen. Bar = 2 mm. 
 
 

X  

Y  

Z  
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Table 5.1. The experimental condition of CT for rat brain specimen. 

 DEI mode MDEI mode 

X-ray energy 17.5 keV 17.5 keV 

Diffraction times 1 time 3 times 

Miller indices Si 440 Si 440 

Asymmetric angle 20.8 degree 20.8 degree 

Field of view 25 × 35 mm2 25 × 35 mm2 

CCD binning 2 × 2 2 × 2 

Exposure time 18 sec / frame 18 sec / frame 

Projection 250 proj. / 180 deg. 250 proj. / 180 deg. 

Background 1 frame / 50 projection 1 frame / 50 projection 

 
Fig. 5.2は、それぞれラットの脳組織の DEI-CT画像 (a)、ラットの脳組織の MDEI-CT画

像 (b)、ラットの小脳組織の DEI-CT画像 (c)、ラットの小脳組織の MDEI-CT画像 (d)、と
DEI-CTの XZ面と MDEI-CTの XZ面を並べたものである。ここで、被写体を設置した軸を
ｙ軸 (X線の偏光軸) に沿って回転したとする。 

 
Fig. 5.3 から、ラットの脳組織の DEI-CT 画像と MDEI-CT 画像比較において、両者のコ

ントラストを比べると明らかに MDEI-CT画像の方が格段に高く、Fig. 5.4からは、内部の
詳細な構造と右側脳欠血による損傷部分まで鮮明に描写されていることが分かる。ラット

の小脳組織の CT画像から、小脳の三層構造が識別できる。MDEI-CT画像 (Fig. 5.5) にお
けるコントラストが高く、小脳の構造もより正確に描写されている。 
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Fig. 5.2. DEI-CT and MDEI-CT 3D image of rat brain with stroke in multi planar view and 3D 
volume rendering. 
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Fig. 5.3. Comparison of line profile of refraction index δ between DEI-CT and MDEI-CT on 
DEI-CT (a, c) and MDEI-CT (b, d) of Fig. 5.2. 
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Fig. 5.4. Comparsion of phase contrast CT images of the rat brain specimen between 
DEI-CT and MDEI-CT.  
 
 

 
 
 
Fig. 5.5. Phase contrast CT images of the rat brain and cerebellum specimen obtained with 
MDEI.  
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Fig. 5.6. Diagram of rat skull specimen. Bar = 5 mm. 
 

Fig. 5.6に示すラットの頭は、約 17.2 mm × 18.3 mm × 32.0 mmの大きさであり、アガ
ロースゼリーで試験管内に固定され、外側にテフロンチューブ (直径 18 mm) を巻いて、試
料全体を水槽 (長さ 110 mm × 高さ 100 mm × 厚さ 25 mm) 中に入れて撮像した。撮像条
件は、Table 5.2に示す。 

 
Table 5.2. The experimental condition of CT for rat brain specimen. 

 MDEI mode 

X-ray energy 17.5 keV 

Diffraction times 3 times 

Miller indices Si 440 

Asymmetric angle 20.8 degree 

Field of view 25 × 35 mm2 

CCD binning 2 × 2 

Exposure time 20 sec / frame 

Projection 250 proj. / 180 deg. 

Background 1 frame / 50 projection 

X  

Y  

Z  
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Fig. 5.7は、ラットの頭部の MDEI-CT画像である。被写体を設置した軸を Y軸として、
Y軸に沿って回転し、Z軸は X線の進行方向とした。左上は、XZ面を表し、左下は XY面
で、右上は YZ面を表し、右下は三次元ボリュームレンダリングされた画像を表す。それぞ
れの面の方向は、赤色、緑色と紫色の線で表される。左上の XZ面から、頭蓋骨と皮膚、毛
も観察することができる。 

 

 
 

Fig. 5.7. MDEI-CT of rat skull in multi planar view and 3D volume rendering. 
 
5.2. ヒトの脳組織の位相コントラスト CT 

 

 
 
Fig. 5.8. Diagram of human brain specimen within the body. Bar = 10 mm. Skech of human 
brain Excerpts from http://mcb.berkeley.edu/courses/mcb61/. 
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Fig. 5.8に示すように、脳腫瘍は、約 11.4 mm × 6.4 mm × 25.0 mmの大きさで、濃度 5％

のフォルマリンで保管され、アクリル製試験管に入れられ、撮像を行った。アクリルと空

気間の屈折率の差が大きくなり、CT 画像再構成するときの誤差を減少させ、試料全体は、
水槽中に入れたまま撮像した。そして、MDEI撮像法で得られた位相コントラスト CT画像
を、従来の吸収コントラスト CT画像と DEI撮像法で撮像した位相コントラスト CT画像と
比較した。 

Table 5.3に脳組織の撮像条件を示す。 
 

Table 5.3. The experimental condition of CT for human brain specimen. 
 Absorption DEI mode MDEI mode 

X-ray energy 17.5 keV 17.5 keV 17.5 keV 
Diffraction times - 1-time 3-times 

Miller indices - Si 220 
Si 440 Si 440 

Asymmetric angle 20.8 degree 20.8 degree 20.8 degree 
Field of view 25 × 35 mm2 25 × 35 mm2 25 × 35 mm2 
CCD binning 2 × 2 2 × 2 2 × 2 

Exposure time 20 arc sec / frame 20 arc sec / frame 20 arc sec / frame 
Projection 360 proj. / 180 deg 360 proj. / 180 deg 360 proj. / 180 deg 

Background 1 frame / 60 proj. 1 frame / 60 proj. 1 frame / 60 proj. 
 

 
 

Fig. 5.9. Absorption contrast CT image of human brain specimen. 
 
Fig. 5.9に示す吸収コントラスト CT画像は、X線エネルギー17.5 keVで撮像した。吸収

コントラスト CT画像では、脳腫瘍の吸収差により生成されたコントラストが得られていな
く、CT画像による微細構造の描出は困難であった。 

 
Fig. 5.10は、DEI (Si 220)-CT画像 (a)、DEI (Si 440)-CT画像 (b) と MDEI-CT画像 (c) を
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示す。吸収コントラスト CTと同様に X線エネルギー17.5 keVで撮影した。吸収コントラ
スト CT画像と位相コントラスト CT画像の比較では、明らかに位相コントラスト CT画像
の方が、画像上のコントラストが格段に高く、内部の詳細な構造まで描写されていること

がわかる。Si 220結晶を用いた DEI-CT画像 (a) に比べ、Si 440結晶を用いた DEI-CT画
像 (b) と MDEI-CT 画像（c）の方が画像上のノイズが少なく、脳腫瘍 (白い構造) が明瞭
に描出されている。DEI-CT 画像 (b) に比べ、MDEI-CT 画像 (c) の方がより高いコントラ
ストで撮像され、脳腫瘍の構造がより明瞭である。撮像時間は、DEI-CT と MDEI-CT とも
に等しく露光時間で撮像した。 

 

 
Fig. 5.10. X-ray phase contrast DEI (Si 220)-CT (a), DEI (Si 440)-CT (b) andMDEI-CT (c) 
images of human brain specimen and diagram of line profile of contrast from CT images.  
Bar = 1 mm. 

 
Fig. 5.11は、DEI (Si 440)-CTの三次元再構成画像を、3方向からスライスした画像であ

る。被写体を設置した軸を y 軸として y 軸に沿って被写体を回転し、X 線は Z 軸に沿って
進行するとした。左上は、XZ面を表し、Fig. 5.8 (b)と同じ面である。左下は XY面で、右
上は YZ面を表し、右下は三次元ボリュームレンダリングされた画像を表す。それぞれの面
の方向は、赤色、緑色と紫色の線で表示している。右下は三次元ボリュームレンダリング
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された画像から、脳腫瘍が上から下に向かうに従って伸びている様子が確認できる。 
 

 
 
Fig. 5.11. DEI (Si 440)-CT 3D image of the human brain specimen with 3D volume rendering 
and multi planar view. 
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Fig. 5.12. MDEI (Si 440)-CT 3D image of the human brain specimen with 3D volume 
rendering and multi planar view. 

 
Fig. 5.12は、MDEI-CTの三次元再構成画像を、3方向からスライスした画像である。被

写体を設置した軸を Y軸に沿って回転し、Z軸は X線の進行方向とした。左上は、XZ面を
表し、Fig. 5.8 (c) と同じ面である。左下は XY面で、右上は YZ面を表し、右下は三次元ボ
リュームレンダリングされた画像を表す。それぞれの面の方向は、赤色、緑色と紫色の線

で表される。脳腫瘍が上下に従って伸びている様子は、Fig. 5.11の DEI-CTに比べ、腫瘍の
微細構造がよく鮮明に説明されている。 
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Fig. 5.13. Diagram of the human cerebellum specimen. Bar = 5 mm. 
 
Fig. 5.13に示すように、小脳組織は約 9.2 mm × 9.3 mm × 21.4 mmの大きさで、パラフ

ィンで固定されている。小脳組織をアクリル製試験管に入れられ、水とほぼ屈折率が近い

アガロースゼリーで固定し、外側にテフロンチューブ (直径 18 mm) を巻いて、撮像を行
う。空気とアクリルとの屈折差で起きる誤差を少なくするため、試料全体を水槽中に入れ

て撮像した。撮像条件は、Table 5.4に示す。 
 
Table 5.4. The experimental condition of CT for human cerebellum specimen. 

 DEI mode M-DEI mode 

X-ray energy 17.5 keV 17.5 keV 

Diffraction times 1-time 3-times 

Miller indices Si 440 Si 440 

Asymmetric angle 20.8 degree 20.8 degree 

Field of view 25 × 35 mm2 25 × 35 mm2 

CCD binning 2 × 2 2 × 2 

Exposure time 20 arc sec / frame 20 arc sec / frame 

Projection 360 proj. / 180 deg. 360 proj. / 180 deg. 

Background 1 frame / 60 projection 1 frame / 60 projection 

 
DEI-CTと MDEI-CTの三次元再構成画像を、3方向からスライスした画像をそれぞれ 

Fig. 5.14と Fig. 5.15に示す。被写体を設置した軸をｙ軸に沿って回転し、Z軸は X線の進
行方向とした。左上は、XZ 面を表し、左下は XY 面で、右上は YZ 面を表し、右下は三次
元ボリュームレンダリングされた画像を表す。それぞれの面の方向は、赤色、緑色と紫色

X  
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の線で表される。 
 

 
 

Fig. 5.14. DEI-CT 3D image of the human cerebellum specimen with multi planar view and 
3D volume rendering. 
 

 
 
Fig. 5.15. MDEI-CT 3D image of the human cerebellum specimen with multi planar view and 
3D volume rendering. 

 
病理標本画像と DEI-CT画像と MDEI-CT画像を並べたもの Fig. 5.16に示す。病理標本画

像は、DEI-CT 画像 (XY 面) 及び MDEI-CT 画像 (XY 面) に近いスライス面を表している。
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また、Fig. 5.17に DEI-CT画像と MDEI-CT画像でのそれぞれの緑線と赤線の XZ面の画像
を示す。 
 
 

 
 
Fig. 5.16. HE, DEI-CT and MDEI-CT images of the human cerebellum specimen and 
diagram of line profile of contrast from CT images. Bar = 1 mm. 
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Fig. 5.17. Comparison of the human cerebellum specimen between DEI-CT (A) and 
MDEI-CT (B). Bar = 1mm. 
 
 
  

A B 
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5.3. 小括 
 
本章では、ラットの脳梗塞と脳出血を起こした脳組織及びヒトの脳組織、小脳組織及び

を対象として DEI-CT と MDEI-CT により得られた画像に関する比較的な検討を行った。X
線エネルギー17.5 keVで、脳組織は X線吸収が少なく、コントラストが低下し、画像分析
が困難であった。位相コントラストに基づく CT法により、画像上のコントラストを格段に
向上できることが確認された。位相コントラスト撮像法の DEI 撮像法と MDEI 撮像法にお
ける比較によって、位相コントラスト測定用標準試料を用いて評価した結果と一致する。

DEI撮像法より、MDEI撮像法で得られた画像のコントラストが高く、構造が明らかになっ
ている。 

 
小動物試料のラットの脳組織の CT画像から、DEI撮像法より MDEI撮像法を用いて撮像

することでより高いコントラストが得られる。形態学的な評価に必要な高 CNR、高空間分
解能な CT画像を、MDEI撮像法によって提供できる可能性を示すことができた。頭蓋骨が
付いた脳組織では、MDEI撮像法は骨と軟部組織を同時に撮像できる広い屈折角度のダイナ
ミックレンジを持つことが分かった。 

 
ヒトの脳、小脳などの軟部組織について、DEI 撮像法での CNR の限界により、CT 画像

上に反映されたコントラストが不十分であり、軟部組織の構造の識別に影響を与えた。そ

れに対して、MDEI撮像法は、軟部組織のコントラストを十分に描出することができ、精細
な構造の識別が可能となった。すなわち、MDEI撮像法では、軟部組織の高分解能で形態を
描くことが可能である。 
病理医から標本画像と構造はよく一致しており、小脳の三層構造等が確認できていて、

MDEI-CT 画像の方が DEI-CT 画像より高いコントラストを持ち、必要とする情報を識別し
やすくなるとの見解を得た。 
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6. 総括   
 
本研究では、脳梗塞と脳出血のメカニズムの解明に貢献できる新しい X 線位相コントラ

スト撮像法――MDEI 撮像法の開発及び X 線位相コントラスト撮像法の特性を定量的に評
価するための位相コントラスト測定用標準試料の開発を行った。 

KEK-PF BL-14Cにおいて、シミュレーションの計算に対応する最適な MDEI撮像システ
ムを開発・構築した。 

X線位相コントラスト測定用標準試料を用いて、MDEI撮像法と DEI撮像法のコントラス
ト分解能と空間分解能などの特性に関する定量的な評価と比較を行った。X線位相コントラ
スト測定用標準試料を用いた比較検討の結果を踏まえ、ラットとヒトの脳組織の位相コン

トラスト CT画像における MDEI撮像法と DEI撮像法を比較し、MDEI撮像法の有用性を実
証した。 

MDEI撮像法を用いて、様々な生体試料と産業材料について、定量的に評価を行い、高コ
ントラスト・高空間分解能で可視化するシステムを確立した。 

 
l MDEI撮像法の開発 
 

X 線位相コントラスト撮像法の結晶アナライザーを用いた X 線撮像法では、軟部組織で
構成される脳組織のような被写体に対して、画像上に反映されたコントラストは不充分で

あった。結晶アナライザーを用いた撮像法の代表的な方法として、DEI撮像法では、被写体
内部構造間の電子密度差で屈折された X 線の角度を高精度で分析できない。すなわち、屈
折された X 線からの位相変化を十分に画像上のコントラストに反映してはいない。コント
ラスト分解能が不十分である問題を克服するために、結晶アナライザーの屈折角度分解能

を改善することによって、X線画像におけるコントラスト分解能を向上させる方法を考案し
た。 

KEK-PF BL-14Cの実験条件に合わせ、シミュレーションを通じて、最適な結晶光学素子
を導入し、高コントラスト・高空間分解能で脳梗塞と脳出血を起こした脳組織を観察する

新しい撮像法――MDEI撮像法を開発した。シミュレーションの結果から、結晶光学素子を
設計・製作し、撮像システムを構築した。X線多重回回折方法を DEI撮像法に導入した MDEI
撮像法は、結晶アナライザーの屈折角度分解能を向上させ、被写体によって微小に屈折さ

れた X 線の位相情報を取得することによって、同等な実験条件において、DEI 撮像法より
も、コントラスト分解能を格段に向上させることができることを実証した。 
本研究で導入したチャンネルカット型結晶アナライザーを用いた MDEI撮像法では、DEI

撮像法より更なる高いコントラスト分解能が取得できるとともに、MDEIモードと DEIモー
ドを同時に撮像できることが、本研究で開発した撮像システムの独創的な点である。被写

体の種類と観察する内容によって、撮像モードを切り替え、円滑に撮像できると考えられ

る。 
 

l X線位相コントラスト測定用標準試料の開発 
 

X 線位相コントラスト撮像法の特性評価を行うことができる標準試料とはまだ開発され
ていない。MDEI撮像法が持つ高いコントラスト分解を実証するため、X線位相コントラス
ト撮像法の特性を定量的に評価するため、位相コントラスト測定用標準試料を開発した。 

X線吸収が少ない高分子材料のアガロースとゼラチンで、標準試料を構成、製作し、MDEI
撮像法と DEI撮像法の特性について、定量的に測定、評価した。DEI撮像法に比べ、MDEI
撮像法は高コントラスト分解能を持つことを実証できた。実験結果とシミュレーション結

果はほぼ一致してあり、X線位相コントラスト測定用標準試料の有用性を実証できた。 
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また、シミュレーション結果と同じく、結晶アナライザーでの回折回数が増えるほど、

結晶アナライザーで分解できる被写体内部構造間の電子密度差は微小になるが、入射 X 線
が結晶内部に侵入する距離による画像上のボケは、空間分解能を低下させることになる。

そのため、微小な電子密度差により生成されたコントラストに影響がでることも定量的に

確認した。 
 

l 応用研究の一例 
	
  
	
 まず、MDEI撮像法を用いて、高血圧ラット、低血圧ラット、リュウマチラット、疾患の
進行状況に対応した糖尿病ラット、脳腫瘍ラットなどの様々な病患を持つラットの脳組織

の観察を行い、脳梗塞と脳出血のメカニズムの解明、他の病患との関連を明らかにする研

究に貢献したい。 
	
 次に、高分子材料で構成されたタイヤの物理的損傷状態：エスカレーターハンドレール

のゴム材質と金属同時に観測し、ゴムの密度変化による物理的な損傷を観察、コンクリー

トや木材などの建築材料の物理的損傷状態：外部因子の影響による建築材料の構造変化、

密度変化などを MDEI 撮像法で可視化し、材質に対する外的因子の影響の関係を明らかに
するような研究で貢献できると期待される。 
	
 また、リチウムイオン電池の内部の電解物質が充電・放電と伴う電子密度変化及び、リ

チウム金属の厚さ変化を可視化し、電池の老化、新たな電解物質の開発などの研究にも貢

献できると期待される。 
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