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Abstract : The technology of phase-contrast mammography is described from its principle through application to digital
mammography. An edge effect due to phase contrast has been formulated with geometric optics for phase-contrast imaging
with use of current medical x-ray tubes. The spatial resolution in digital mammography is discussed for design of a phase-
contrast digital mammography system. Our empirical study of increase in image-sharpness due to magnification and phase-
contrast is reported for each full-field and spot-compression mammography using phase-contrast technology. And
experimental results of image noise are also reported in terms of noise power spectra（NPS）for conventional contact and
phase-contrast images.
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1．緒 言

1895年のレントゲン博士による X線の発見の後，今日
用いられている蛍光X線増感紙と両面乳剤塗布の銀塩フィ
ルムとを組み合わせたスクリーン・フィルム（SF）システ
ムの原型は 1918年には出現し，胸部や四肢骨撮影などの
単純 X線撮影に広く使用されてきている [1]．一方，現在
用いられているモリブデン陽極の乳房 X線撮影装置の原
型は 1967年に現れ，さらに片面の稀土類蛍光増感紙と片
面乳剤塗布の銀塩フィルムとを組み合わせた乳房撮影用の
SFシステムは 1976年に開発され，その後の改良を経て乳
房 X線画像の金字塔として今日に至っている．すなわち
乳房 X線画像においては，1�より小さい微小石灰化粒子，
淡い陰影の腫瘤，そして乳腺組織構造の描写が必要とされ
ることから，胸部画像のような一般の単純 X線画像より
高い画質，すなわち空間分解能，鮮鋭性，粒状性に対して
高いレベルが要求されている．
一方，医用診断 X線画像のデジタル化は 1960年代のデ
ジタル X線テレビを皮切りに，1970年代の X線 Computed
Tomography（CT），1980年代の Computed Radiography（CR），
そして 1990年代に入り X線平面検出器（FPD）と展開し
てきている[2]. 1992年の東田らによる，初期段階でのデジ
タル乳房撮影の CR技術の検証では，その画素サイズが
100�では空間分解能が不十分であり，微小石灰化の描出
性は SF乳房撮影画像に劣ると報告された [3]．一方デジタ
ル画像の強みである画像処理によって，SFシステムが苦
手とするデンス乳房での腫瘤の描写性が向上することが報
告され [4]，さらに最近ではモニター診断を包含するデジ
タル乳房撮影（CRおよび FPD）と SF乳房撮影との乳がん
検診での幅広い比較検証結果から，デジタル乳房撮影は SF
システムと同等であることが報告された [5].
ここで我々は位相コントラスト技術を適用した CRを用

いるデジタル乳房撮影システムを開発した [6]．適用した
位相コントラスト技術の原理を Fig.1に示す．すなわち X
線の屈折により位相コントラストが生じ，被写体画像の辺
縁が強調されるエッジ効果によって鮮明な画像が得られる．
この位相コントラスト撮影は拡大撮影であるが，デジタル
技術を適用すると拡大撮影画像を原寸に戻して画像を出力
することができる．今回開発したデジタル乳房撮影システ
ムの開発ターゲットは，乳房画像の金字塔である SF画像
を超えることである [7].

本稿では位相コントラスト乳房撮影システムにおける位
相コントラスト技術の原理，そして本システムの X線画
像について報告する．すなわち位相コントラストによる
エッジ効果の幾何光学的取り扱いを概説し，乳房画像とし
ての本システムにおける画像の空間分解能の設計の考え方，
そして画像の鮮鋭性および粒状性の実験結果を報告する．

Fig.1 X線の屈折による位相コントラストとエッジ効果．
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2．位相コントラスト技術の原点

位相コントラスト技術は X線のもつ波としての性質を
利用し，物体透過後の位相変化によって生ずる X線の屈
折や干渉を利用して画像情報を得る技術である．すなわち
位相コントラストとは X線が物体を透過した後の位相変
化に起因する画像コントラストである．一方，物体透過後
の X線強度の変化による画像コントラストは吸収コント
ラストと呼ばれており，X線の発見以来 X線イメージン
グに利用されてきている．

X線の波動性が 1912年にラウエによって証明されてか
ら，X線構造解析にこの波としての性質が利用されてきた
が，1991年に Somenkovらによって X線の波としての性
質を利用した X線イメージングが報告された [8]．ここで
は銅陽極 X線管からの多色 X線をブラッグ反射で得た単
色の X線が用いられたが，その後，強力な単色 X線が得
られる放射光 X線を用いて位相イメージングが広く研究
された [9]．さらに点光源からの X線を用いると多色 X線
でも位相イメージングが可能であることが示された [10]．
これら当初の研究では，X線の干渉を利用することが位相
イメージングの原理と考えられた [11].

ここで複素屈折率は n＝1－δ＋iβ と表せられ，δは屈
折に係わる指数でありβ は吸収に係わる指数である．例え
ば 20 keVX線のいくつかの物質の δとβとの関係を Fig.2
に示す．δ はβに対して 100倍から 10000倍の値であり，
すなわち位相コントラストは吸収コントラストより約1000
倍感度が高いといわれている [12]．密度の大きいカルシウ
ムやアルミニウムの場合は 100倍から 1000倍以下である
が，ポリエチレンやエタノールなどの密度の小さい物質に
対しては 1000倍を超えている．このことから密度が大き
く X線を多く吸収する骨などは吸収コントラストで鮮明

に描写される一方，密度が小さく従来の吸収コントラスト
がつきづらい軟部組織などでは位相コントラストによって
描写される．したがって，位相コントラスト技術は軟部組
織で構成される乳房の X線撮影に有用であるといわれて
きた [13].

3．小焦点Ｘ線管を用いる位相コントラスト技術の原理

上述のように位相コントラスト技術は乳房撮影に有用で
ある一方，干渉性の高い X線が必要との前提から放射光
X線源や非破壊検査用の微小焦点 X線管などが必須であ
るならば，広く医療施設で乳房画像診断に実用化すること
は困難である [14]．現在，乳房撮影においては拡大撮影で
焦点サイズ 100�の X線管が用いられている．この焦点サ
イズの X線管を用いるとき，X線の干渉による位相コン
トラストを得ることは理論的に不可能である [15]．そこで
我々は X線の干渉を利用せずに屈折のみを利用すること
を前提に，X線の屈折モデルを用いてエッジ強調の理論式
を導出した [16].

Fig.3のように空気中にある半径 r，屈折率 1－δ（δ >0）
の円柱状位相物体を，点光源 Sからの光線（X線）が通
過する場合を考える．点光源 Sを通り円柱に接する直線
を光軸（z軸）とし，円柱との接点を原点として Fig.4の
ように ξ－η（グザイ－イータ）平面をとる．紙面に垂直方向が
η 軸である．また光源 Sから ξ 軸までの距離を R1（R1 >0）
とし，ξ 軸から距離 R2（R2 >0）の位置に像面として x－y
平面を取る．紙面に垂直方向が y軸である．
ここで，光軸から僅かに角度を持った光線が円柱に入射
した場合を考えると，透過直後の波面形状W（ξ ,η）を用
いて，光線が x－y平面を切る座標は，次式で与えられる．

x＝ ξ－R2・∂W（ξ , η）／∂ξ （1）
y＝η－R2・∂W（ξ , η）／∂η （2）

次に x－y平面上における強度分布を計算する．ξ－η
平面上でのある点の強度を I1とすると，この点を通る光
線が x－y平面と交わる点の強度 I2は，ξ－η 平面上での

Fig.3 X線の屈折近似モデル．

Fig.4 X線強度計算座標．

Fig.2 複素屈折率におけるδとβとの関係．
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微小面積 ∆ξ ∆η が ∆x∆yに引き延ばされるので，

I2＝ I1 /{（∆x /∆ξ ）・（∆y /∆η ）} （3）

と書ける．ここで（1）,（2）式より

∆x /∆ξ＝1－R2・∂2 W（ξ , η）／∂ξ 2 （4）
∆y /∆η＝1－R2・∂2 W（ξ , η）／∂η 2 （5）

また円柱物体の場合は，

W（ξ ,η）＝－（ξ 2+η 2）/ 2R1＋2δ（2r）1/2ξ 1/2 （6）

と表されるので，これと（3）,（4）,（5）式より

1＋R2 /R1
I2＝――――――――――――― （7）

1＋R2 /R1＋R2 δ（2r）1/2ξ －3/2/ 2

を得る．これは ξ >0の領域を通る光束によって引き起こ
される強度分布であり，x－y平面上で x<0の部分につい
ては，直接 x－y平面に到達する成分も加えて，

1＋R2 /R1
I2＝1＋――――――――――――― （8）

1＋R2 /R1＋R2 δ（2r）1/2ξ －3/2/ 2

となる．なお，（7）,（8）式は円柱がないときの強度で正規
化してある．
例として，R1＝0.5�, R2＝0.5�, r＝0.5�, δ= 1×10－6の
条件において，（7）,（8）式より求めた強度分布を Fig.5に
示す．

Fig.5より，強度分布は x＝0をはさんで最大値，最小
値が存在する形となる．ここで，強度分布の最小値，最大
値を計算すると，これらはパラメータに依存しない定数と
なり，それぞれ次の値を取る．

Imin≒ 0.67 （9）
Imax≒1.67 （10）

このように最大値，最小値が系のパラメータに依存しない
ため，強度分布を特徴づける量として，高さではなく，幅に
注目してみる．I（x）＝（Imax－1）/ 2を与える xを xa（xa<0）,
I（x）＝1－（1－Imin）/ 2＝（1＋Imin）/ 2を与える xを xb（xb
>0）として，半値幅 Eを，E＝－xa＋xbとして定義する
と，最終的に

E＝－xa＋xb＝2.3（1＋R2 /R1）1/3{R2 δ（2r）1/2}2/3 （11）

となり，系のパラメータに依存する変数となる．このよう
に幾何学的近似で X線の屈折によるエッジ強調のシュミ
レイション式を得た．
ここまでは，光源として理想的な点光源を仮定してきた

が，実際には光源は有限な広がりを持つ．ここで ξ方向（ま
たは x方向）に関する光源の広がり（X線源の場合は焦点
径）を Dとすると，検出面における焦点のボケ Bは簡単
な幾何学的計算により，

B＝ D×R2 / R1 （12）

と表される（Fig.6） .
ここで，以下の式で定義される鮮明度（Visibility）を考
えると，半値幅の持つ意味がより明確になる．

V＝（Imax－Imin）/（Imax＋ Imin） （13）

鮮明度 Vはコントラストを表す量であり，値が大きけれ
ば大きいほどコントラストが高いことを示している．Fig.5
の強度分布（E=23�）および半値幅 Eがその半分（E=11.5
�）の場合について，ボケ Bを変化させたときの Vの変
化を Fig.7に示す．これからわかるように，B＝0ではい
ずれも V＝0.43と同じ値をとるが，半値幅が小さい場合は，
より速くコントラストが低下する．すなわち，焦点ボケの
ある系では，半値幅をコントラストに置き換えて考えるこ
とができる．

具体的に上記屈折理論よりエッジ効果発現の条件を推定
してみる．まず一般的にコントラストが視認できるのは V
=0.04程度までである．Fig.7より，これは

9 E≧B （14）

に相当していることがわかる．この（14）式が，エッジ効果
がボケを凌駕するための条件であり，R 1の範囲を決める
条件となる．また，（14）式は X線のエネルギーによらず
同様の関係が得られる．

Fig.6 拡大撮影における幾何学的不鋭による画像のボケ．

Fig.5 プラスチックファイバ画像辺縁の位相コントラストX線
強度プロファイル．

Fig.7 鮮明度 (Visibility)とボケ (Blur)との関係．
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次に十分なコントラストがあっても，ディテクタの解像
力より細かいものであっては観測はできない．これはディ
テクタの解像限界を Sとして，

E≧S （15）

で現せられる．（15）式は R 2を決める条件となる．このよ
うに焦点径，物体の形状および材質が決まれば，（14），（15）
式より位相コントラストによるエッジ効果の観測できる
R1, R2の範囲を求めることができる [17].

4．デジタル位相コントラスト乳房撮影における位相コントラスト

デジタル X線画像撮影では，拡大撮影した画像は容易
に原寸で表示することができる．ここで前述での位相コン
トラストの議論は拡大した像面上でのものであった．これ
を拡大率分だけ縮小して原寸にもどしたときの位相コント
ラストについて考察する．
拡大率を mとすると，拡大撮影で得られた画像を実寸
大で出力する場合は像面で得られた位相コントラストによ
るエッジ幅は像面上での大きさの m分の一になる．よっ
て，位相コントラストによるエッジ強調の半値幅 Eを拡
大率 mで除算したもの，すなわち被写体面上での半値幅
は次式で表すことができる．

E/m＝2.3（1＋R2 /R1）1/3{R2・δ・（2 r）1/2}2/3/m
＝k {R2－（R2）2/SID}2/3

ここで m＝（R1＋R2）/R1であり，k＝2.3{δ（2 r）1/2}2/3とする．
被写体の大きさと屈折率そして X線管と X線検出器との
距離，R1＋R2すなわち SIDを 1.14�一定とし，被写体と
X線検出器との距離 R2を変数とすると，Fig.8に示すよう
に E/mは R1＝R2，すなわち拡大率 2倍の時に E/mは最も
大きくなるという結果がえられる．これは，拡大撮影画像
を原寸表示するときには，撮影する拡大率には適切な範囲
があり，拡大率が低すぎても大きすぎても小さすぎても
エッジ強調の効果が小さくなることを示している．

5．デジタル位相コントラスト乳房撮影装置

位相コントラスト撮影は拡大撮影である．上記のように
拡大撮影後に実寸大で出力するときには 2倍拡大付近が
もっとも大きい位相コントラストによるエッジ効果を引き
出すことができ，鮮鋭性が向上する（位相コントラスト効果）．
一方拡大撮影を行うとリスケイリング効果により鮮鋭度
（MTF : Modulation Transfer Function）は向上するが [18]，
幾何学的不鋭によりボケが生ずる．リスケイリング効果と
焦点サイズが 100�の幾何学的不鋭を考慮した拡大撮影に

おける鮮鋭性の向上（拡大効果）のシミュレイション結果
から，拡大率が 3倍程度で鮮鋭度の向上は頭打ちとなる
[19]．このように位相コントラスト効果と拡大効果との観
点から，拡大率 2倍前後の位相コントラスト撮影がもっと
も鮮鋭性のよいデジタル位相コントラスト画像が得られる．
ここで Fig.9に今回開発したデジタル位相コントラスト
乳房撮影システムの概念図を示す．X線焦点と物体との距
離を従来の密着撮影と同等とすることで，被写体に対する
X線の入射角度が変わらないことから，拡大撮影で X線
検出器上に投影される X線画像の幾何学的位置関係を従
来の密着撮影と同等に保つことができる．したがって X
線焦点と被写体台の距離は従来の乳房撮影装置同等の 0.65
�とした．このとき 2倍拡大撮影を行うために R2を 0.65
�とすると SIDは 1.30�となる．この距離は従来の乳房
撮影装置を母体とする撮影装置の設計ではほぼ限界の距離
である．ここで，被写体直下で六ツ切サイズの X線検出
器とするとき，1.75倍の拡大画像は半切サイズの X線検
出器で検出できる．1.75倍拡大であると R2は 0.49�とな
り SIDは 1.14�であり，従来の乳房撮影装置を母体とし
て位相コントラスト撮影が可能な乳房撮影装置を設計する
ことができる．

このように 1.75倍拡大の位相コントラスト撮影を行い，
Fig.9に示すように画像出力を 1.75分の一の画素サイズで
出力すれば原寸大のフルフィールド乳房画像を表示するこ
とができる．一方，1.5倍拡大のスポット撮影を行うとき
は，従来のスポット拡大撮影どおりに被写体を持ち上げて
2.65倍拡大撮影をおこない，出力時に 1.75分の一出力画
素で1.5倍拡大のスポット画像が得られる（2.65÷1.75＝1.5）.

6．Ｘ線画像検出の画素と出力画素

従来のマンモグラフィでの微小石灰粒子の検出限界は
200�程度といわれており，そしてデジタル乳房画像の画
素サイズについて活発に議論されている [20,21]．ここで
Fig.10に乳房画像の解像度を胸部画像と比較した．胸部
撮影用の両面乳剤塗付フィルムの SFシステムの空間分解
能はせいぜい 5 lines/�であるが，胸部画像診断としては 3
lines/�の空間分解能があれば充分で，それ以上では診断
能は向上しないと報告されている [22]．すなわち胸部画像
のデジタル画像撮影では画素サイズが 100�であれば 5
lines/�の空間分解能をもつので充分である．それに対し
て片面乳剤塗布フィルムの乳房撮影用 SFシステムの空間
分解能は 20 lines/�であり，さらに Yipらによれば乳房画
像は 11 lines/�の解像度が必要といわれている [23].
ここでデジタル乳房画像において，10 lines/�前後の画

Fig.9 デジタル位相コントラスト乳房撮影システムの概念図．

Fig.8 被写体位置における位相コントラストの半値幅 (E/m)の
被写体―像面距離 (R2)の依存性．
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像を，エリアシングノイズなどを招くことなく描写するに
は，その空間分解能に対する画素サイズの 50�の半分で
ある 25�程度の画素サイズが出力画像には適切と考えら
れる [19]．すなわち 25�画素の出力画像であれば 1�より
小さい石灰粒子の形状をデジタル画像として滑らかに描出
することが可能である [6].
今回開発したデジタル位相コントラスト乳房撮影システ
ムにおいて，1.75倍拡大撮影の X線画像検出画素サイズ
を 43.75�とすると，原寸表示の場合，43.75÷1.75＝25と
なって 25�画素表示が可能となる．したがってデジタル
位相コントラスト乳房撮影システムでは CRの輝尽性蛍光
体プレートの読み取りピッチを 43.75�とした．スポット
拡大撮影の 1.5倍の出力画像も同様に 25�画素で描写され
る．

7．デジタル位相コントラスト乳房撮影画像の鮮鋭性

デジタル位相コントラスト撮影における鮮鋭性の向上は，
位相コントラスト効果（位相コントラストによるエッジ効
果）と拡大効果（リスケイリング効果＋幾何学的不鋭），そ
してエヤギャップ効果による画像コントラストの向上など
である[24]．本稿においては拡大撮影効果および位相コン
トラストにおけるエッジ効果による X線画像の鮮鋭度の
向上について実験結果を報告する．乳房撮影装置は
Mermaid（東芝メディカル製造製）を使用し，CRは REGIUS
Vstage MODEL 190（コニカミノルタエムジー製）を用いた．

7－1．MTF
エッジ法によりシステムのプリサンプリングMTFを求

めた．0.5�厚タングステン製エッジを被写体台の上に配
し測定した．Fig.11に密着撮影（グリッド使用），そして
1.75倍と 2.65倍拡大撮影のMTFを示す [6]．拡大撮影で
はグリッドを使用していない．また空間周波数は画像を被
写体の原寸に戻したスケールで表示している．このように，
拡大効果によって，位相コントラスト撮影でプリサンプリ
ンMTFが向上することが確認できた．
本結果においては，密着撮影でのグリッドならびに拡大
撮影におけるエヤギャップ効果による散乱 X線除去の画
像コントラストへの影響も含まれている．Freedmanらに
よれば，位相コントラスト乳房撮影でのエヤギャップによ
る散乱 X線除去効果は，密着撮影でのグリッドによる効
果とほぼ同等である [25].

7－2．位相コントラストによるエッジ効果
直径 8.5�のプラスチックファイバを被写体として，管

電圧を 28 kVp設定で，上記と同様に密着撮影，そして 1.75
倍と 2.65倍拡大の位相コントラスト撮影を行った．被写
体画像辺縁部の X線強度信号プロファイルを Fig.12に示
す．密着撮影では被写体画像辺縁がなまっているが，位相
コントラスト撮影ではエッジ効果がみとめられる．ここで
得られた X線強度信号プロファイルをそれぞれフーリエ

Fig.10 胸部撮影と乳房撮影での空間分解能の比較．

Fig.12 8.5 mm径プラスチックファイバ画像辺縁におけるエッジ効果．

Fig.13 拡大効果とエッジ効果による鮮鋭度 (Frequent response)
の増加．

Fig.14 デジタル位相コントラスト撮影での鮮鋭度(Frequent response)
の向上．矢印は位相コントラスト効果による鮮鋭度の向
上分を示す．

Fig.11 1.75倍および2.65倍拡大撮影でのプリサンプリングMTF
の向上（拡大効果）．
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変換して，密着撮影画像の各空間周波数での周波数レスポ
ンスを分母として，1.75倍拡大と 2.65倍拡大の原寸大に
もどした空間周波数にフーリエ変換したそれぞれの周波数
レスポンスを除することで，Fig.13に示すように，1.75
倍拡大と 2.65倍拡大の拡大効果と位相コントラスト効果
による X線画像信号強度の空間周波数に展開した増加比
が得られる [26]．ここで得られたそれぞれの増加比を，密
着撮影で得られた各空間周波数のMTF値に掛けることで，
拡大撮影とエッジ効果による鮮鋭度増加が Fig.14に示す
ように得ることができる [27]. 1.75倍と 2.65倍の拡大撮影
のそれぞれの位相コントラスト撮影でのエッジ効果による
MTFの向上分を Fig.14の矢印で示す．このように被写体
辺縁では拡大効果に加えて位相コントラストによって高い
鮮鋭度が得られる．

8．デジタル拡大撮影の縮小出力画像の粒状性

ここで使用した位相コントラスト撮影はデジタル拡大撮
影であることから，拡大撮影後に容易に原寸大の画像出力
が可能である．したがって拡大撮影では単位面積あたりの
X線量子数が距離 2乗則で減少することから粒状性の劣化
をともなうが [28]，出力画像を原寸表示することで，こ
の粒状性の劣化を回復することができる [24]．また拡大撮
影では散乱 X線除去グリッドを使用しないので，むしろ
グリッドを使用する密着撮影で生ずるグリッドによる一次
X線の減少がなく，粒状性は密着撮影よりこの点で有利である
[19]．一例として粒状性の標識である Noise Power Spectra
（NPS）の測定結果を Fig.15に示す[6]. 1.75倍拡大のデジ
タル位相コントラスト撮影は，グリッドを使用した密着撮
影よりノイズが少なく，粒状性に優れる．

ここで，位相コントラスト撮影における鮮鋭性の向上は，
従来の吸収コントラスト画像情報に位相情報を上乗せする
ことで画像情報を増加させるものであることから，例えば
従来の画像処理で鮮鋭性を過度に向上させたときに生ずる
ような粒状の劣化はない．一方，デジタル画像は画像入力
と画像出力とが切り離されているので，出力画像コントラ
ストを容易に変化することができ，濃度範囲領域で画像コ
ントラストを任意に調整することができる [29]．このとき
出力画像コントラストを上げると粒状は劣化するので，描
写濃度領域での被写体の視認性を考慮して出力画像コント

ラストの調整をすべきである．

9．デジタル位相コントラスト乳房画像

Fig.16にデジタル位相コントラスト乳房撮影のフル
フィールド画像とスポット拡大撮影画像を示す．1.75倍拡
大撮影で原寸表示画像のフルフィールド画像では視認がむ
ずかしい微小石灰化粒子が，2.65倍拡大して 1.5倍拡大表
示した画像で明瞭に認められる．なお，本システムのフル
フィールド画像で ACR RMI 156型乳房ファントムの擬似
石灰粒子の 4群まで視認できるとき，1.5倍スポット拡大
撮影で 5群の擬似石灰粒子を確認できた．

10．まとめ

10－1．位相コントラスト技術は X線の波動性を利用す
るものであり，吸収コントラストがえられにくい軟部組織
などの画像コントラストを向上することができるので，乳
房撮影に有用である．

10－2．可干渉性がほとんどない X線では，X線の屈折
によって位相コントラストが得られることが幾何光学的近
似で示された．

10－3．拡大撮影して原寸表示するデジタル位相コント
ラスト乳房画像では，位相コントラスト効果と拡大効果に
よる鮮鋭性の向上は拡大率が 2倍付近でもっとも大きい．

10－4．フルフィールドと 1.5倍拡大スポット乳房撮影
では，SIDを 1.14�としてそれぞれ 1.75倍および 2.65倍
拡大撮影をおこない，1.75分の一の大きさで出力画像を表
示するデジタル位相コントラスト乳房撮影システムを構築
した．

10－5．半切サイズの輝尽性蛍光体プレートを用いて 1.75
倍あるいは 2.65倍拡大撮影した画像を，43.75�ピッチで
読み取ったあと，その読み取りピッチの 1.75分の一であ
る 25�画素サイズで画像を出力することで，乳房画像診
断で重要な微小な被写体画像の辺縁を滑らかに表示するこ
とが可能である．

10－6．デジタル位相乳房撮影において，拡大効果と位
相コントラストによるエッジ効果で鮮鋭度が向上すること
を実験的に確認した．また，1.75倍拡大のデジタル位相コ
ントラスト画像の原寸出力は，グリッドを用いる従来の密
着撮影より NPSが低いという測定結果を得た．

(a) (b)

Fig.16 フルフィールド(a)とスポット拡大撮影(b)の位相コントラスト
デジタル乳房画像．

Fig.15 密着撮影と1.75倍拡大のフルフィールド位相コントラスト
乳房撮影の NPS (Noise Power Spectra).
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