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NewMethodfbrMeasurementof

ContentRateofObjectiveTissueinSinglePixel

Abstract

Theinfbrmationofthediameterorcontentrateofvesselinatissueplaysimportantrolefbrthediagnosisofvarious

diseasessuchasthevascularlesion､Howeverぅtheaccuracyofpresentmeasurementmethodstodetectanddecide

theminradiologicalimageisrestrictedbyspatialresolutionTherefbre,wecannotpreciselydecidethediameterof

vesselbyusingpresentmeasurementmethods・

Fromthediagnosticpointsofviewぅinfbrmationofvesseldensityinatissueisimportantratherthanoneofvessel

diameter,fbrinstance,vesseldensityistoberegardedasindicatoroffbrmationofmalignantmmom

Inthispaper,wedevelopednewtheoryandmethodtocalculatethecontentrateofobjectivetissueinasinglepixel

(voxel)inMRIimagelnordertocheckaccuracyofmeasurementofthismethod,weperfbrmedphantomstudyin

whichverysmallvesselsasobjectivetissuehadbeenembeddedingelatiｎ

ＫＥ〕ﾉｗｏ肱：MRI,partialvolumeeffbct,contentrate,vasculardiameter,Ｔ２*,phase

在などにより狭窄を生じたり、もしくは瘤の前兆

として拡張する場合など、さまざまな疾病を特徴

づけることができる。現在DSAやCTA、超音波等

の様々なmodalityを用い､血管径を計測する方法が

数多く存在するＬＺ)。これらはカテーテル等を用い

たキャリブレーション法3-5)、血管像を拡大率補正

することで血管径を求める拡大率法6,7)などの血管

像撮像時に工夫を加える方法、二値化処理などの

画像処理を用いたCADによる計測法、あるいは血

管径・血流量測定用装置のような専用の装置を用

いるなど、様々な方法で血管径計測が行われてい

る。しかし、いずれの場合も、特殊な処置や装置.

I背景

様々なmodalityを用い得られた画像から､組織情

報を目的に応じて適切に取捨選択し、診療情報と

して活用することが、医用画像情報活用の最大の

目的である。特に形態画像情報は、病態を知る上

で重要な情報であり、ほぼすべてのmodalityで採

取・再構成されて診療に用いられている。

特に血管に関する画像情報は、動静脈奇形等の

診断をはじめとし、血管に関係する様々な疾病の

画像診療情報として非常に重要である。また血管

径計測は、直接的には血管そのものがplaqueの存
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ソフトウェア等が必要であり、不必要な被曝等の

問題が取りざたされるなど、様々な問題を指摘さ

れてはいるが、画像診断の情報源として活用され

ているのが現実である。しかしながらいずれの方

法も、pixel間の信号変化を用い、コントラストを

基に血管が含まれると考えられるpixelの数を数え

上げ、血管概径を予測する直接計測法を用いてい

る。このために、計測値はpixelsize単位に量子化

されており、計測精度は撮像された画像がもつ空

間分解能に依存することになる。つまり従来法は、

そのほとんどがpixelsizeよりも小さな微小構造物

の大きさを特定することが困難であった。

このような中、ＭⅢ画像上で二つの違った組織

が接している面を的確に区分するために、異なっ

た二つの組織を単一pixelに含む場合に起こる信号

変化:PartialVblume効果（PⅦ）を利用できること

が提案されている８，，)。しかし、これらの手法を

用いても、単一pixel内に含まれる組織の割合を特

定することはできず､従来通り、境界面はpixelsize

単位で決まる空間分解能が限界であった。

そこで、MRI画像から、我々は上記PVEを利用

して、pixel内に2つの組織が混在する場合に、各組

織の含有比を求める理論・技術を開発し、これが

実現可能であるかを研究した。本研究により、均

一とみなせる組織中に設定した単一pixel内に血管

などの組織が含まれる含有率を決定可能になり、

従来の直接測定法と違った、新しい画像情報を診

断情報として提供できるようになった。さらに本

研究によって得られる結果は、原理的に空間分解

能に依存せず、低磁場MRIを用いた場合や、高速

な撮像のために比較的低空間分解能で得られた画

像情報からも、高分解能画像と同じ血管・組織の

携帯情報が得られる可能性が指摘できる。

本論文では、この新しい手法の基礎理論の構築

と方法の確立が主な目的である。構築された理論

が正しい結果を導くかを確認するために、既知の

血管径を持つ疑似血管ファントムを作成し、得ら

れたデータからピクセル内に含まれる血管の含有

率を算出し､既知の径との比較検討を行いながら、

理論と手法の問題点を検討した。

Ⅱ理論

あるpixelに注目し､そこに含まれる組織が二種

類のみであると仮定する。これらを組織Ａ,Ｂと呼

ぶ。組織Ａは、ある関心領域（RegionOflnterest：

ROI）内で優位な面積を占めているものと仮定す

る。そこで、問題設定は測定対象Ｂが、測定対象

としたpixel内に含まれる割合:含有率を決定する

ことである。すなわち、

入＝pixel内に含まれる組織Ｂの面積
pixelの面積

(Ｏ三入≦１） (1)

を求めることが、本研究の最終目的である。

式(1)の割合に従って、pixel内の信号は、組織Ａ

とＢが持つ信号を幾何学的に配分して実現される。

すなわち、ＥｃｈｏＴｉｍｅ（Tb)時でのpixel内信号値

p(Tb)は､組織ＡとＢのＴ２*の相対比がTbの変化に

対して無視できる程度の比を持つと仮定できる場

/△、１０）
ロ、

p(Tb)~poe-Mi((1-ｐ+leMT瞳〕）

ＰＣ：プロトン密度， (2)

と表記できる。ここで(p(Tb）＝ｋＴＭｋ：定数）は、
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組織ＡとＢの間の相対位相である。さらに、

Magnitude信号値は(2)式の絶対値より得られるの

で、

ａは、Ｏ三入≦１であり、実数であることから、

自動的に

Ｏ≦ａ≦１/2，（５）

の範囲でなければならないが、フィッ卜を行い得

られたａが、条件(5)を満たさない場合は棄却する。

式(2)もしくは(3)よりわかるように、フイッ卜を

行う関数は基本的に周期関数cosineであり、この

位相でもある相対位相｡(Tb)がフイッ卜に際して

重要な役割を果たす。そこで、cosine関数の位相

がTbのどのような関数であるかが、フイッ卜を成

功させる重要な要素となるため、（相対)位相の起

源とTb依存を明らかにする｡

磁場中におかれた物質は、その構成物質や分子

構造から、外部磁場に反応して物質自身が磁場を

作り出し、結果的に外部磁場を物質内部で変化さ

せる効果をもたらす。この効果を磁化率：Ｘによ

って表現し、外部磁場Bｏ（正確には磁束密度であ

るが、本論文では磁場と呼ぶことにする）を受け

た場合、内部磁場は

ＴＥ
－－

ｌｐ(Th)|＝lpoleT蛍× 1＋２入(１－入)(coskTh-1）,(3)

と表わされる。しかしながら、上式の解几を、複

数の数値データから代数的に求めることは、方程

式が非線形であるために非常に困難である。そこ

で本研究では、pixel信号がEchoTimeの関数であ

ることを利用し､複数のTbで得られたデータ点を、

(3)式でフィットし、几を求める方法をとる。理論

的には､Thを変数とした関数のフイッ卜を行うと、

cosine振幅を求めることができても、几そのもの

を求めることはできない。そこで、算出された振

幅ａから２Ｍ１－入)＝ａを解くことにより、

唇十
一

(4)
２

の二つの解を求めることができる。本研究では、

既知のサイズを持つ疑似血管ファントムを作成し

て、几を求める検証実験を行うが、几を求める際

の簡単のため､復号は既知の径のサイズに従って、

Ｏ三入≦１/２のとき、

ＡＢ＝xBo， Ｂｏ：静磁場，（６）

の変化を受ける。一般的に磁化率は位置の関数で

あり、撮像対象の位置に依存して磁化率が変化し

ているため、強い磁化率を持つ組織は、局所的に

大きな磁束密度変化を与え､Magnimde画像の歪み

や極端な信号低下の原因になる。強い磁化率の影

響は、位相情報にも現れる。GradientEcho(GRE）

シーケンスを用いて撮像して得られた位相値は、

EchoTime(Th）と磁場に比例して

唇

1/２＜入≦１のとき、

入＝１+VT=万
２， 0(Ｔｂ）＝－γＢ･Tb， (7)

と定義する。
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で

FigureLMatrixsize=512の画像（TE=18）。正方形のＲＯＩで囲

んである部分の中央付近に右上から反'1寺計まわりに１０ｍｍ，

0,7ｍｍ,０５ｍｍ,04ｍｍ,０３ｍｍ,02ｍｍの直径を持つ疑似血管が存

在する。ゼラチン信号は、truncationによるものと考えられる低

信号アーチファクトが観測される。

Figure2Matrixsize=５１２の直径0.2ｍｍの疑似血管の部分を拡大

した図。中心（矢印部）に疑似血管と思われる低信号域が存在す

る。

抑えるためには､cylinderの対称軸を静磁場の方向

と一致させる必要がある｡cylinderを血管と見立て

た場合は、血管の走行方向がHead-Foot(HF）方向

であると言い換えられる。

組織Ａ､Ｂ共に､式(8)に従って位相を生じるが、

生じた位相の差分から相対位相｡(TE)ができあが

る。いずれにしても、相対位相はTtの一次関数で

ある式(8)の線形結合であるため、相対位相もTEの

一次関数であると結論できる。フィッ卜は、以上

の考察と事実を考慮して行われる。

となる。ここで､比例定数Ｙは核磁気回転比(2.678

×108rad/s･丁)である。これより、静磁場Boからの

ずれABによって生ずる位相△O(Th)は、(7)式より

△O(TE）＝－Ｙ・ＡＢ・ＴＥ， (8)

となる。

以上のように、磁化率を持つ組織は、その磁化率

に応じて組織が感じる磁場が変化し、位相（差）も

変化する。しかしながら、この効果は物質の違いを

反映した、ミクロな磁性の反映である｡マクロにも、

磁性物質がもつ形状に依存して生じる磁化率効果

が存在する。例えば、cylinder状の形態を持つ磁性

体は､その内部と外部に静磁場との角度に依存した

マクロな磁化率効果を表す。この効果を最小に

Ⅲ方法

組織Ａ,Ｂを、疑似血管を含むゼラチンファントム

で表現し、含有率測定理論を検証する。ゼラチン

ファントム中の疑似血管を測定対象である組織Ｂ
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した）の４通りで撮像する（FigureL2）。ＴＲにつ

いての検討は考察で詳しく議論する。

各ＴＥ毎に、撮像した疑似血管を含むpixelの信

号値を測定し、それらの連続する５枚のスライス

の平均値より各pixelの信号値を得る。gnuplot

(Ver､42,TholnasWilliamsetal）を用い、信号値を

理論式(3)でフィットさせ、得られた式のパラメタ

からpixelsizeあたりの疑似血管の含有率几を得た

(Figure3）。このとき、几は理論で議論した基準で

決定した。

このようにして求めた几が正確に測定されてい

るかを検討するため、疑似血管の形状が真円であ

ると仮定し、以下式を用いて、疑似血管の直径の

算出値Ｄを決定した。

1４８０

１４７０

１４６０

０
０

５
４
４
４
１
１

｜のこつ一の

1４３０

1４２０

１４１０

１６１８２０２２２４２６２８３０

ＥｃｈｏＴｉｍｅ(ｍｓ）

Figure3・計測されたMagnitude信号値を理論式(3)によってフ

イッ卜を行った。Magnitude信号値が、ＴＥに依存して周期的に変

化していることが分かる。

とし、バックグラウンドであるゼラチンを組織Ａ

とみなす｡撮像に用いたファントムは以下の手順で

作成した。

直径真値Ｄｔが、それぞれ0.204±０００５ｍｍ,０２９７

±0.004ｍｍ，0.404±0003ｍｍ，0.467±0.004ｍｍ，

0674±0003ｍｍ,102±０００２ｍｍのチューブを、重

量パーセント濃度２０％の円柱状のゼラチン（ナカ

ライテスク）内に挿入して固める。その後チューブ

を抜きだすことで､ゼラチン内にチューブと同じ直

径の空洞を含むゼラチンファントムを作成した｡こ

のファントムを空洞の軸方向が静磁場方向と一致

するように配置し、撮像を行う。

撮像はPhilips社製MRI装置Achieva30Tで行っ

た。撮像シーケンスは３Ｄ-GREを用い、ＦＯＶ：２００

×200ｍｍ２，ScanMatrix（pixelsize）：６４×６４

(313ｍｍ),128×128（1.56mm),256×256(0781ｍｍ)，

512×５１２(0391ｍｍ),ReconstmctionMatrixはScan

Matrixと同一に設定した｡FlipAngle：１０゜，SENSE

は用いず、Axial像でスライス厚２ｍｍ、スライス

枚数50枚をＴＲ/TE=25/20,27/22,29/24,31/２６(ms）

(RepetitionTime(TR）は各ＴＥに対して最短で設定

､=塀 Ｓ：pixelの面積，（９）

求めた直径Ｄの測定値を真値と比較し、精度を調

べた。百分率誤差は、

（測定値一真値)/(真値)×100(％）

を用いて計算を行った。

Ⅳ結果

実際の撮像によって得られた画像をFigUrelに

示す。６つの正方形で囲んだ部分にそれぞれの外

径を持つ疑似血管が存在する。直径（外径)１０ｍｍ

の疑似血管は低信号pixelの存在から､容易に肉眼

でも存在を確認できるが、径が小さくなるにつれ

て､拡大しなければ視認が困難である（Figure2）。

本手法を用いて得られた疑似血管直径の算出値

を、Matrixsize、疑似血管径ごとにまとめ、Ｔａｂｌｅｌ

に示す。今回は理論から血管の直径がpixelsizeよ

－５－



熊本大学医学部保健学科紀要第６号（2010） 有村大喜他

Tnblel・本手法によって得られた疑似血管の算出値Ｄと真値

－６４－１２８－２５６－５１２
matTixsize liL樒径（ｍ、）、(ｍ、） 、,(、、） IMll定誤差（％） ５

０
５
０
５
０
５
０

３
３
２
２
１
１

柵
哩
製
鼬

s１Ｚｘ５ＩＺｑ２０．１５７ｑＺＯ４士0.005‐２２．９５

０．３０．１９１０．２９７士0004－３５．８３

Z５６ｘ２５６０ユ0.2260.204士0.005１０．８８

０．３０．２２６０．２９７±０，()(〕４－２３．８４

０．４0.3330.404±(1００３‐1７５１

０．５０．２９Ｚｑ４６７±0.004－３７．５９

０．７0.674士０．００３

0５１０１５２０

slice位置

Figure4Matrixsizeを64,128,256,512と変化させた場合の､各

Matrixsizeと測定値の標準偏差の関係。Matrixsizeが小さいほ

ど標準偏差は低下するが､Matrixsize＝１２８のスライス方向中心付

近では大きな値を示す。

ｌＺ８ｘＩ２８０．４0.2Ｚ１０．４０４士0.003－４５．２３

０．５0.3790.467±０．００４‐1８９８

０．７０.Z4５0.674±0003‐63.59

Ｌ00.308１０２０士0.002‐69.85

６４ｘ６４１．０0.897１．０２０士0.002‐12.08

りも小さい場合のみを考えた。また、画像上でほ

ぼ確実に疑似血管が含まれると確信できるpixel

でのみ計測を行ったため、Matrixsizeが大きい場

合の小さい直径の血管では疑似血管の存在を特定

することができず、測定が行えなかった。

Ttlblelの結果より、Matrixsizeによる違いは、

Matrixsize間で測定誤差に大きな差は見られなか

ったが、Matrixsize=128の場合のみに大きな測定

誤差を示した。また、いずれのMatrixsizeの場合

も、血管径が小さい程、測定誤差は小さい傾向に

ある｡全体的にＤはＤＩに比べ過小評価するという

結果になった。

Matrixsize=256、直径0.7ｍｍの血管の入は、フ

イッ卜の際にパラメタａの値が基準を満たさなか

ったため、棄却した。

Ｖ考察

本手法は、対象組織と周囲組織のMagnimde信号

値のＰＶＥを利用して、含有率几を求める方法であ

る。このため本手法は、データ点と理論式(3)とを

フィットさせたときの精度が、算出値の精度に大

きく関わってくる。

画像上のnoiseが､フイッ卜を行う際の精度に影

響することを確かめるため、各Matrixsizeでの

noiseを計測した（Figure4）。noise測定は、ファ

ントム中心付近の、信号値が均一な部分に約

lOOpixelsの円形のROIをとり、スライス方向中心

のスライスの前後１０枚ずつの計２０スライス採取

した信号のStandardDeviation(SD）をnoiseとした。

結果より、Matrixsizeを小さくしていくとnoiseの

低下が見られるが、Matrixsize=128の場合、スラ

イス位置によってnoiseに大きな差が見られ､スラ

イス方向の中心付近では､特に高いnoiseを示した。

－６－
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一般的には、静磁場と垂直な面上の内部磁場

ABinと外部磁場ABoutは、

Ｂ
２
イ
０
１
２
３

Ｍａｘ１
１

Max/２
■■

△Bi、＝ＡＸ(3coszu-1)Bo/６

△Bou【=\EC:smza

(10）

(11）

FＶ

Ｌ ｊ

0。｢

-Max/２

ａ：血管の半径、

ｒ：血管軸からの垂直距離、

OL：血管軸と静磁場のなす角度、

ＡＸ：血管内部と外部との磁化率の差

-hｌ３Ｘゴ、②、JlprB．．［Ｉ

‐３－２－１０１２３１→BJ
FiguTe5・血管を半径Ｉのcylinderであると仮定し､静磁場方向

（図中Ｂｏ）と垂直に配図した場合に発生する血管内外の磁場の

ずれ△Ｂのシミュレーション。ずれの鹸大値、最小値を

max,-ｍａｘと表記してある。血管の周囲には角度に依存して正・

負の磁場シフトが生じ、この単一pixel内での積分値が、pixel

信号が待つ相対位相を決定する㈲

と記述される。これからわかるように、微小にで

も静磁場に対して血管軸が、静磁場方向に対して

角度微小角ｕをもつ場合、磁場は、

ABin～AXBo/３

△B･雌~\EC鴛似:

Ｊ
１

２
３

１
ｌ

Ｉ
Ｉ

この中心付近のスライスの画像上には、ファント

ムを構成するゼラチンそのものに起因するnoise

だけでなく、ファントムの内部にtmncationによる

と思われるアーチファクトが見られた（Figurel）。

このアーチファクトの影響により、中心スライス

付近の画像上のnoiseは大きく、このため目的とす

るピクセル信号値に影響し、ＴＥ以外の要因で信号

が変化することとなり、フィッ卜の精度が低下し

たと考えられる。実際、Matrixsize＝128でもスラ

イス方向で中心付近のデータを用いなかった場合、

､!=05ｍｍを撮像した時の算出直径は､高い精度で

一致している。

さらに、血管形状に依存して磁場が変化する効

果が、測定精度に影響した可能性を指摘できる。

理論で紹介したように、血管が静磁場方向と完全

に平行な場合、血管周辺磁場ABoutは、血管軸から

の距離と角度に依存して変化する。

の変化を受ける。このため血管外部に、想定され

ていた磁場分布が生じた恐れがある。（l])もしく

は(13)式から、血管の周囲には四方に正と負の磁

場の変化が、血管軸対称にｌ対ずつ現れる（Figure

5）。単一pixel中に－つの血管が存在し、正確に

中心に存在する場合は、血管周辺の正負の磁場分

布は、互いに相殺しあい、その結果pixelの積分さ

れた血管から作り出された位相は、Ｔｔによらず一

定である。しかし、少しでも傾いてピクセル内に

存在する場合は、正負の磁場分布はピクセル内で

積分しても相殺されず、Ｔｂ変化に応じた位相を生

じることになる。この効果は血管軸の静磁場に対

する傾きがｑ＜１である場合は無視できるが、これ

を満たさない場合は､最低２次のorderでTb依存が

表れてくる。この結果は、理論関数のcosme周期

－７－
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に変化をもたらすため、フィッ卜にずれが生じ、

結果的に几の算出値にもずれを生じることになる○

式(13)から、この効果は血管径の二乗に依存する

ため、各Matrixsizeで血管径が小さいほど精度が

高い傾向にあったと考えられる。

さらに、血管と周辺組織のＴ２*値が等しいとい

う近似の妥当`性も検討を必要とする｡空気のｗ

値は周囲組織のＴ２*値とは大きく異なるため、本

来(6)式は疑似血管のＴ２*と周囲組織のＴ２*を別に

定義しなければ几は厳密な解を得られない。従っ

て、この近似も計測精度を低下させる￣因と考え

られる。

また、今回の実験では設定したＴＥに対してそれ

ぞれ最短のＴＲを用いたため、各画像のＴＲが￣定

ではない。そのため、各ＴＥでの画像のＭＲ信号値

は､Ｔ,緩和によるＴＲの違いによって影響をうける。

ここでＭＲＩ言号値p(x)は、Ｔｌ緩和によって、

と近似できる。すなわち、本研究で用いたＴＲ設定

の範囲では､ＴＲの変化による信号変化はないと結論

付けられる。しかしながら、本技術の医療現場での

汎用`性を考慮すると、ＴＲを統一することによって余

分な誤差を抑え、かつ、Multi-Echoシーケンス等を

用いてＴＩＲを短縮することで、撮像時間の短縮を実

現しながら測定精度の向上が見込まれるため、より

実際的であると考えられる｡

Ⅵ結論

本研究は、ＭＲＩ画像信号のＰＶＥを利用して、

pixelあたりの測定対象組織の含有率入を求める方

法を開発した。組織含有率を正確に把握すること

は、対象が血管である場合には、血管に由来する

動静脈奇形などの新しい診断情報を与えることが

できる。

血管径算出結果から、今回の実験を通して単一

ピクセル、空間分解能を超えた微小組織の含有率

を算出できることが分かった。

今後、単一ピクセルだけでなく、ＲＯＩを広げた

任意のピクセルに含まれる組織の含有率の二次

元・三次元的特定や、同時に三種類以上一つのピ

クセルに含有されている場合の含有率の算出など、

多くの改良点があり、測定技術の改良を行ってい

きたい。

p(x)｡((１－e-TIyT,)， (14）

に従い変化するため、今回の実験で得られた信号

値を(3)式でフィットさせる上で、厳密には信号値

間のＴＲによる変化をなくすために、（'4)式で決定

される信号値の規格化を行う必要がある。しかし

各画像間のＴＲの差をＡＴＲとした場合、本研究で

用いたゼラチン（濃度２０％）が持つＴＩ値が約

lO00msと考えられ、ＡＴｈ＜Ｔ１であるため、画像間

のＴＲの違いによる信号値の変化ＡＰは、

謝辞

叫加(('－．n町光)-(1-A)）
＝△TlyTl→0，（'5）
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