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研究全体の緒言 

 

1. 論文の背景 

磁化率とは物質の磁化のしやすさを表す物性値であり，物質ごとに固有の値

をもつ。生体組織は，水や石灰化などの反磁性体，鉄タンパクやデオキシヘモグ

ロビンなどの常磁性体から構成されており，それらの組成に応じて組織ごとに

異なる磁化率をもつ(Schenck, 1996)。またこうした磁性体の異常な蓄積や欠乏は

様々な疾患に関与するため，生体の磁化率は磁性体が関わる疾患のバイオマー

カーとなりうる(Wang et al., 2017)。 

核磁気共鳴画像（magnetic resonance imaging，MRI）装置は，強力な磁場によ

り水素原子核の磁気共鳴現象を生じさせることで，生体内を可視化する医用画

像診断装置である。この外部磁場によって磁性体周囲の磁場が変化し，核スピン

の周波数が変化するため，磁性体を MRI の信号変化として検出することができ

る。代表的な手法が磁化率強調画像化（susceptibility weighted imaging，SWI）法

であり，局所的な磁場変化を表す MRI の位相画像を用いて，磁性体周囲の強い

磁場変化を強調して画像化する方法である(Haacke et al., 2009)。SWI 法は出血，

静脈，鉄沈着など周囲に比べて磁化率の大きい組織の検出に有効であり，現在頭

部外傷や脳血管疾患の診断等に広く用いられている(Mittal et al., 2009)。しかし，

SWI 法は定性的なコントラストを表す画像であり，鉄濃度や酸素飽和度などの

定量的識別は困難である。また，MRI の磁場方向によってコントラストが変化

するため，水平磁場型（地面と平行な磁場方向）の MRI 装置では静脈や鉄沈着

を良好に描出できるが，垂直磁場型（地面と垂直な磁場方向）では描出できない

問題がある。 

定量的磁化率マッピング（quantitative susceptibility mapping，QSM）法は，MRI

の位相画像を用いて，生体内の磁化率分布を推定し画像化する方法である(Wang 

and Liu, 2015)。QSM 法で算出される画素値は物性値である磁化率を表すため，

物質情報の類推や定量的識別が可能であり，また装置の磁場方向依存性が少な

いという SWI法にはない特長を有する。QSM 法の計算においては，局所磁場が

磁化率分布と双極子磁場分布の畳み込み積分で表される以下の関係式を用いる

(Liu et al., 2009)。 

ここで，局所磁場 δ(r)はMRIの位相画像から求めることができ，双極子磁場 d(r)

(1) 
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は既知であるため，磁化率分布 χ(r)が求まる。しかし，式(1)の逆畳み込み演算

（deconvolution）は解が一意に定まらない不良設定逆問題であり，わずかなノイ

ズにより磁化率画像上に強いアーチファクトが生じる問題がある(Wang and Liu, 

2015)。また，式(1)から分かるように，ある位置の磁化率を求めるためには周囲

の磁場の情報が必要であり，空気や骨など十分に信号が得られない領域の周辺

で精度が低下する問題がある。 

こうした問題に対し，2009 年頃から主に頭部を対象として逆問題を解くため

の様々な手法が開発され，また良好な画像が得られると臨床応用に関する研究

が進められてきた。手法に関しては，平滑化によりアーチファクトを抑制しなが

ら反復的に画像を更新する方法(Liu et al., 2011)，アーチファクトの抑制と微細構

造コントラストを両立させる方法(Sato et al., 2017a)，位相画像と磁化率分布の関

係を学習した畳み込みニューラルネットワークを用いた方法(Yoon et al., 2018)な

どが提案されてきた。臨床応用に関しては，出血（常磁性体）と石灰化（反磁性

体）の鑑別(Chen et al., 2014)，頚動脈狭窄に伴う酸素摂取率上昇の検出(Kudo et 

al., 2016; Uwano et al., 2017)，大脳基底核の鉄濃度定量によるパーキンソン症候

群の鑑別診断(Ito et al., 2017)などについて有効性が示された。 

このように QSM 法は磁性体が関与する様々な疾患の診断に役立つ期待が高

い一方で，現時点で臨床現場ではほとんど用いられていない。これは，大きく分

けて二つの原因があると考えられる。一つ目は，認知症や腫瘍など対象患者が多

い疾患に対して，明確な有用性を見いだせていないことである。例えば高齢化に

伴い患者数の増加が想定される認知症に対して有用性を示せれば，普及へのき

っかけになると考えられる。二つ目は，体幹部での画質が不十分であることであ

る。体幹部では，前立腺がんにおける低酸素領域の検出や肝硬変に伴う鉄濃度変

化の検出など，QSM 法が活かされる様々な場面が想定される。しかし，皮下脂

肪や内臓脂肪の存在に起因するアーチファクト等のために画質が不十分であり，

臨床応用は十分に進められていない。 

本研究は，これらの問題に鑑みて，QSM 法を臨床現場で広く役立てることを

目的として，(1) 認知症診断への適用，(2) 体幹部での画質向上，更には(3) 磁場

方向依存性が少ない QSM の特長を活かして従来計測が困難であった垂直磁場

型装置での SWI法の実現をめざす。 
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2. テーマに関連して，何がわかっていて何がわかっていないのか 

MRIを用いた認知症診断では，脳萎縮の程度を画像化する構造画像(Matsuda et 

al., 2012)が主に使われるが，軽度認知障害など脳容積に特徴的な変化が現れる前

の早期段階では診断精度が十分でないことが知られている。一方で，QSM 法を

用いて，アルツハイマー病早期に生じる鉄沈着が検出可能という報告がある

(Kim et al., 2017)。しかし，QSM 法を用いることにより，従来の構造画像を用い

た診断方法に比べて診断精度がどの程度向上するかは明らかになっていない。 

体幹部の QSM 法では，頭部にはない特有の問題として，呼吸動による体動ア

ーチファクトや，水と脂肪の共鳴周波数差に起因したアーチファクトなどがあ

った。こうした問題に対して，近年息止めにより呼吸動を抑える撮像技術や水と

脂肪の周波数差を考慮した解析技術などが提案され，解決されてきた(Sharma et 

al., 2015)。しかし，水と脂肪の磁化率差が大きいためにアーチファクトが発生す

る問題があり，その解決策は明らかになっていない。 

これまで SWI法は，水平磁場型MRI装置に搭載され，頭部外傷や脳血管疾患

の診断等で広く用いられてきた。一方，閉所恐怖症や体格の大きい患者の方に対

して有効な垂直磁場型 MRI 装置においては，良好な画像コントラストが得られ

ない問題があった。垂直磁場 MRI において，静脈や鉄沈着を明瞭に描出できる

SWI法は明らかになっていない。 

 

3. この研究では何を明らかにしようとするのか 

第一章では，認知症の最大の原因疾患であるアルツハイマー病を対象として，

QSM 法に基づく新しい診断支援技術を提案し，従来の構造画像に基づく診断技

術に対して診断精度がどの程度向上するかを明らかにする。 

第二章では，体幹部における QSM 法の画質向上を目的として，水と脂肪の磁

化率差に起因するアーチファクトを低減する方法を提案し，前立腺を対象とし

てその効果を明らかにする。 

第三章では，磁場方向依存性の少ない QSM 法の利点を活かした新しい画像処

理法について検討し，垂直磁場型MRI装置における SWI法の実現可能性につい

て明らかにする。 

これらを通じて QSM 法の普及に貢献し，磁性体が関わる様々な疾患の早期発

見や診断精度向上に役立てることをめざす。 
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4. 本研究によって何が明らかになったのか 

第一章において，磁化率画像と構造画像の両方を用いてアルツハイマー病の

重症度を定量化する手法を提案し，その診断能を評価した。その結果，従来の構

造画像のみに基づく方法に比べて，軽度認知障害の診断能が向上することが示

唆された。従って，QSM 法がアルツハイマー病の早期診断に役立つ可能性が明

らかとなった。 

第二章において，水と脂肪の磁化率差に起因するアーチファクトが生じる原

因について検討し，解決する方法を提案した。その結果，水領域と脂肪領域の磁

化率を別々に計算する画像処理法によりアーチファクトを低減できることが明

らかとなった。従って，体幹部において高画質な磁化率画像を実現できる見込み

を得た。 

第三章において，垂直磁場 MRI における SWI 法の実現を目的として，QSM

法を用いた新しい画像処理法を提案した。その結果，提案法により，従来の SWI

法では困難であった静脈や鉄沈着の描出が可能であった。従って，SWI 法を垂

直磁場MRIで実現できる見込みを得た。 

以上により，認知症や体幹部疾患に対する診断や垂直磁場MRIにおける SWI

法の実現に，QSM 法が貢献できる可能性が明らかとなった。従って，対象疾患

と使用装置の観点で，QSM 法の適用範囲が拡大する見込みを得た。 
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略語表 

 

本文中および図中で使用した略語は以下のとおりである。 

 

AAL automated anatomical labeling 

AD Alzheimer’s disease 

AUC area under the curve 

CNR contrast-to-noise ratio 

DSM-5 Diagnostic and Statistical Manual of Mental Disorders, Fifth Edition 

iLSQR improved sparse linear equation and least-squares 

MCI mild cognitive impairment 

MMSE mini mental state examination 

MRI magnetic resonance imaging 

MUDICK multiple dipole inversion combination with k-space segmentation 

NC normal control 

PET positron emission tomography 

QSM quantitative susceptibility mapping 

RESHARP regularization enabled sophisticated harmonic artifact reduction for 

phase data 

RMSE root mean square error 

SDWI susceptibility difference weighted imaging 

STAR-QSM streaking artifact reduction for QSM 

SVM support vector machine 

SWI susceptibility weighted imaging 

VBM voxel-based morphometry 
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第一章 

定量的磁化率マッピング法に基づく 

認知症診断支援技術に関する検討 

 

1. 緒言 

 

アルツハイマー病（Alzheimer’s disease，AD）は認知症における最大の原因疾

患であり，今後数十年で患者数が急増すると予想されている。ADによる認知機

能低下を遅らせ，症状を軽減させるためには，早期に診断し適切な治療を開始す

ることが重要である。Voxel-based morphometry（VBM）(Ashburner and Friston, 2000; 

Matsuda et al., 2012)は，構造画像である T1 強調画像を用いて脳容積を定量化す

る方法であり，ADの進行度評価などに広く用いられている。しかし，脳容積に

特徴的な変化が生じる前段階では正確な診断は困難であり，軽度認知障害（mild 

cognitive impairment，MCI）や発症前段階においては診断精度の向上が必要であ

る。アミロイド positron emission tomography（PET）は，AD早期に沈着するアミ

ロイド β を検出できるが，放射線被ばくや高額な検査料などの問題により広く

用いられていない。 

近年，定量的磁化率マッピング（quantitative susceptibility mapping，QSM）法を

用いた複数の研究において，AD や MCI 患者の脳で健常者に比べて磁化率が上

昇していることが報告されている(Acosta-Cabronero et al., 2013; Moon et al., 2016; 

van Bergen et al., 2016; Ayton et al., 2017; Kim et al., 2017)。推定磁化率は一部の脳

組織で鉄濃度に比例することが知られており(Langkammer et al., 2012)，QSM 法

は AD の神経変性に伴う脳の鉄沈着を検出できると期待されている(Deistung et 

al., 2017; Wang et al., 2017)。しかし，QSM を ADの診断に適用するには二つの課

題がある。第一に，QSM の撮像追加により撮像時間が 5 分程度延長するため，

患者数の多い認知症検査においては患者や技師の負担が増加してしまう。第二

に，QSM 法に基づき ADの進行度を定量的に評価する方法が確立されていない。 

第一の問題に対して，近年 QSM と T1 強調画像を同時に取得するハイブリッ

ドシーケンスが提案されている(Sato et al., 2018a; Kan et al., 2020)。このシーケン

スでは，T1 強調画像と T2*強調画像を同時に得られるよう撮像パラメータを調

整した撮像法を用いている。このシーケンスにより，QSM に用いるための位相

画像と VBM に用いるための T1 強調画像を 5 分以内に取得することができる
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(Sato et al., 2018a) 。従って，このシーケンスを用いることで，撮像時間を延長せ

ずに QSM を取得することができる。 

第二の問題に対しては，QSM と VBM に基づいて AD の疾患進行度を定量化

する診断指標を作成することが有用と考えられる。これまで多くの研究におい

て AD 群と健常群の磁化率の違いが着目されていたが(Acosta-Cabronero et al., 

2013; Moon et al., 2016; Kim et al., 2017; Kan et al., 2020)，磁化率画像と構造画像か

ら AD の診断指標を作成する方法について検討した研究は見当たらない。大脳

皮質(Kim et al., 2017)や大脳基底核(Acosta-Cabronero et al., 2013; Moon et al., 2016)

など複数の脳領域で磁化率の上昇が観察されていることから，磁化率画像に基

づく AD の診断には多変量解析を用いたアプローチが有用と考えられる。しか

し，多変量解析では，ADの病理学的変化と関係のない情報が混入することで精

度が低下する過学習の問題がある。従って，QSM と VBM に基づいた高精度な

診断指標を作成するには，過学習を回避しながら多変量解析を用いる必要があ

ると考える。 

本研究では，ADの早期診断を目的として，QSM と VBM のハイブリッドシー

ケンスに基づいて AD の疾患進行度を定量化する診断指標を提案し，VBM に基

づく従来指標と比較して診断精度を評価した。 

 

2. 研究方法 

 

2-1. 対象 

本観察研究は，4 施設（北海道大学病院，岩手医科大学，徳島大学，名古屋市

立大学）でデータ取得を行い，これらの施設の倫理審査委員会で承認された。

2017年から 2019年にかけて，ADおよびMCI due to AD患者，認知機能正常な

被験者（normal control，NC）を前向きに募集し，書面による同意を得た。加え

て，ADおよびMCI due to AD患者の後ろ向きデータを含め，これらの患者には

病院のウェブサイトを通じて拒否の機会を保障した。全ての AD および MCI 患

者は，Diagnostic and Statistical Manual of Mental Disorders, Fifth Edition（DSM-5）

に基づき診断した。NC は mini mental state examination (MMSE≧27)と Japanese 

version of the Montreal Cognitive Assessment (MOCA-J≧26)により定義した。また，

神経放射線科医により全ての被験者の MRI 画像を確認し，体動アーチファクト

や病変（出血，静脈奇形，嚢胞性病変，梗塞など）のある症例を除いた。最終的
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に，AD患者 37例，MCI患者 24例，NC36 例が対象となった。各群における被

験者数，性別の割合，年齢，MMSE スコアを表 1 に示す。各施設の内訳は，北

海道大学 77例（AD，MCI，NC それぞれ 30，13，34例），岩手医科大学 8例（2，

5，1例），徳島大学 8例（3，4，1例），名古屋市立大学 4例（2，2，0例）であ

った。施設間の差異を低減するため，装置の機種，撮像条件，撮像ソフトウェア

のバージョンは全施設で統一した。また加えて，2-4節で述べる診断指標のアル

ゴリズム算出において z スコアを算出するため，リファレンスとなる認知機能

正常群 9例（男性 3 例，女性 6例，61-64歳，MMSEスコア 29または 30）を含

めた。 

 

2-2. MRI撮像方法 

上記の被験者の頭部を対象として，3 テスラ装置（(株)日立製作所製）とオプ

ションの 32 チャネル頭部コイルを用いて MRI 撮像を行った。提案指標と従来

指標を算出するための元画像を取得するため，それぞれハイブリッドシーケン

スと従来シーケンスで撮像した。表 2 に撮像条件を示す。ハイブリッドシーケ

ンスでは，複数のエコーを用いたグラディエントエコー法により，T1 強調画像

（最初のエコー）と T2*強調画像（最後のエコー）を同時に取得した(Sato et al., 

2018a)。また，T1 強調画像における灰白質と白質のコントラストを強調するた

め，フリップ角は信号強度を最大化する値（エルンスト角）ではなく，更に大き

い値（45 度）を用いた。従来シーケンスでは，灰白質と白質のコントラストを

強調するため，180度の反転パルスを併用したグラディエントエコー法を使用し

た(Matsuda et al., 2012)。 
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表 1. 被験者の特徴。年齢およびMMSEスコアは平均値±標準偏差で示した。

いずれの 2群間においても，ウェルチの t 検定において年齢の有意差はない。

MMSEスコアは，AD 30例とMCIおよび NC の全被験者に対して取得した。な

おMMSEスコアを取得していない AD 7例については，改訂長谷川式簡易知能

評価スケールなど標準化された認知機能検査に基づき診断された。 
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表 2. 撮像条件 
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2-3. 画像処理方法 

ハイブリッドシーケンスによって得られた画像に対して以下の処理を行い，

解剖学的標準化された磁化率および灰白質画像を得た。以下の処理では，

statistical parametric mapping（SPM 12, The Wellcome Centre for Human Neuroimaging, 

UCL Queen Square Institute of Neurology）と MATLAB R2019a（Mathworks）を使

用した。 

まず，第 1エコーの絶対値画像から組織分割処理により灰白質画像を算出し，

全エコーの位相画像から磁化率画像を算出した(Shirai et al., 2018)（図 1）。算出

した磁化率画像では，AD の診断で対象となる皮質や基底核の鉄沈着に加えて，

静脈のデオキシヘモグロビンによる磁化率変化も観察される。本研究では，わず

かな鉄沈着に対する静脈の影響を低減するため，以下の手順で静脈除去処理を

実施した。まず線分強調モルフォロジーフィルタを用いて静脈の領域を強調し，

閾値処理（0.03ppm）で静脈領域を抽出した。次に，静脈領域の画素値を周辺 7×7

ピクセルの正方形カーネルの平均画素値で置き換えることにより，静脈を除去

した。 

その後，磁化率画像および灰白質画像に対し，diffeomorphic anatomical 

registration through exponentiated lie algebra法を用いて解剖学的標準化を実施した

(Ashburner, 2007)。解剖学的標準化では，非剛体位置合わせ技術により異なる形

態や大きさの脳画像を平均的な脳形態に変換する。これにより，全ての被験者の

脳画像を同一の座標空間（標準脳空間）で処理することができる。解剖学的標準

化後の磁化率画像と灰白質画像に対して，半値幅 6mm の 3D ガウスカーネルを

用いて平滑化した。また左右の脳の磁化率や灰白質容積のわずかな違いに起因

する被験者間のばらつきを減らすために，全ての平滑化画像について平均処理

により左右対称の画像を作成した。最後に，脳脊髄液など AD診断に不要となる

領域を除くため，二値マスクを全画像に乗算した。具体的には，灰白質領域を表

すマスクを灰白質画像に乗算し，灰白質および白質領域を表すマスクを磁化率

画像に乗算した。これらの二値マスクは，標準脳空間における全被験者平均の灰

白質画像と白質画像を閾値処理することで作成した。 
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図 1. ハイブリッドシーケンスで算出される画像の一例 

  



 

15 

 

2-4. 診断指標算出アルゴリズム 

図 2 に示すように，提案アルゴリズムでは，前処理された磁化率画像と灰白

質画像から ADの進行度を表す診断指標（スカラー値）を算出する。本アルゴリ

ズムでは，磁化率画像と灰白質画像に含まれる複数のボクセル情報を利用する

ため，多変量解析を用いた。また多変量解析で問題となる過学習の問題を避ける

ために，以下に述べる方法で AD の病理学的変化に関連するボクセルのみを抽

出した。詳細な処理の流れは，以下の 3つのステップで構成される。 

まず，異なる物理量を表す磁化率画像と灰白質画像の画素値の単位をそろえ

るため，全ての画素値を z スコアに正規化した。z スコアは，リファレンス群 9

例の平均と標準偏差を表す画像を用いて算出した。各画素値をｚスコアに正規

化することにより，磁化率と灰白質容積を無次元量に変換した。加えて，計算時

間を短縮するため，これらの二つの画像を補間処理により 1.5mm 等方から 8mm

等方のボクセルサイズに変換した。 

次に，ADに関連する病理学的変化を表す特定のボクセルを抽出した。複数の

先行研究( Matsuda et al., 2012; Kim et al., 2017)において，AD患者は健常者に比べ

て，脳内の磁化率の上昇と灰白質容積の減少を示しており，またこれらの変化は

特定の領域で生じていた。そこで，磁化率や灰白質容積の変化の方向（ADによ

る上昇または減少）や関心領域に関して特定のボクセルに限定することで，不要

なボクセルの混入による過学習を軽減した。変化方向に関する抽出では，学習デ

ータ中の AD 群と NC 群の平均値をボクセルごとに比較し，特定の方向を持つ

ボクセルのみを抽出した。関心領域に関する抽出では，脳アトラスである

automated anatomical labeling（AAL2）(Tzourio-Mazoyer et al., 2002; Rolls et al., 2015)

を用いて，磁化率画像と灰白質画像でそれぞれ特定の 1領域を抽出した。 

最後に，2 つの画像で抽出された全ての z スコアを一つの特徴ベクトルとし，

特徴ベクトルと AD 群と NC 群の識別超平面との間の距離として診断指標 d を

計算した。識別超平面は，線形サポートベクターマシン（support vector machine, 

SVM）を用いて，訓練データから事前に計算した。線形 SVM の実装には，

MATLAB R2019aの Statistics and Machine Learning Toolbox を用いた。 
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図 2. 診断指標を算出するための処理フロー 
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2-5. 評価方法 

AD 群，MCI 群，NC 群（表 1）の判別における診断能を評価するため，まず

ボクセル抽出方法に関して提案アルゴリズム（図 2）を最適化し，最適化後の提

案指標の診断能を VBM に基づく従来指標と比較した。 

全ての評価において，受信者動作特性曲線の曲線下面積（area under the curve，

AUC）に基づいて診断能を評価した。最適化処理では，AD対 NC，MCI対 NC，

AD対MCIの識別におけるAUCの平均値が最大となるようにボクセル抽出方法

を最適化した。また，診断指標の算出は，leave one out 法に基づき行った。これ

は，ある被験者の診断指標算出にあたり，他の全ての被験者の情報を学習群とす

る方法である。すなわち，学習群から決定された抽出ボクセルと識別超平面を用

いて 1例の診断指標を算出し，この計算を全被験者に対して繰り返し行った。 

変化方向の最適化では，ADにより磁化率や灰白質容積が増加するボクセルの

みを用いた場合（AD>NC），減少するボクセルのみを用いた場合（AD<NC），全

てのボクセルを用いた場合（限定なし）の 3 通りについて診断能を比較した。比

較は，磁化率画像と灰白質画像について別々に行った。この最適化では，関心領

域を限定せず，AAL2 アトラスで定義される全ての領域を関心領域とした。 

関心領域の最適化では，AAL2アトラスの区分けに沿って，前頭皮質，島皮質，

大脳辺縁系，後頭皮質，頭頂皮質，大脳基底核，側頭皮質，小脳，大脳皮質（前

頭皮質，島皮質，後頭皮質，頭頂皮質，側頭皮質の総和），全領域（上記全ての

領域の総和）の全 10 領域に対して判別能を比較した。磁化率画像と灰白質画像

それぞれの領域の全ての組み合わせについて判別能を算出した。 

従来指標は，従来シーケンスの画像を入力画像とし，本邦で一般的に用いられ

ている voxel-based specific regional analysis system for Alzheimer's disease (VSRAD) 

advance 2（エーザイ株式会社）(Matsuda et al., 2012)により算出した。これは，内

側側頭葉に設定された関心領域内の灰白質容積の z スコアを算出する MRI 画像

向けのソフトウェアである。提案指標と従来指標の比較では，AUC と Mann-

Whitney U 検定を用いて各群間の判別能を評価した。AUC を手法間で比較する

際には，提案指標による診断能改善の有無を評価するため，片側の DeLong検定

を用いた。全ての統計的検定において，有意水準は 0.05とした。 
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3. 研究結果 

 

図 3に，変化方向に関する最適化結果を示す。図 3(a)に示すように，磁化率画

像では，ADで磁化率が増加するボクセル（AD>NC）を抽出することにより，全

ての群間の判別において AUC が上昇し，減少するボクセル（AD<NC）を抽出す

ることにより AUC が減少した。一方，図 3(b)に示すように，灰白質画像では，

灰白質容積が減少するボクセル（AD<NC）を抽出すると平均 AUC がわずかに

上昇し，増加するボクセル（AD>NC）を抽出すると AUC が大幅に減少した。従

って，以降に示す解析においては，磁化率画像では増加するボクセル，灰白質画

像では減少するボクセルを抽出した。 

図 4に関心領域に関する最適化結果を示す。図 4の平均 AUC の結果に示され

るように，磁化率画像のみを用いる場合の関心領域で適しているのは大脳辺縁

系（平均 AUC=0.675）や全領域（0.682）であり（×印），灰白質画像のみを用い

る場合に適しているのは大脳辺縁系（0.807）や全領域（0.818）であった（*印）。

また図 4 の矢印に示されるように，頭頂皮質の磁化率画像と大脳辺縁系の灰白

質画像を用いた場合に，平均 AUC が最大となった（0.831）。従って，これらの

領域を最適領域とした。 

図 5に従来指標と提案指標の比較結果を示す。図 5(a)に示すように，提案指標

は，NC 群，MCI群，AD群の順に増加し，また各群間で有意な差が認められた。

これは，提案指標がアルツハイマー病の進行度を表すバイオマーカーとなりう

ることを示している。また図 5(b)(c)に示すように，提案指標の AUC は全ての判

別において従来指標より大きかった。特に，MCI と NC の判別において，提案

指標により AUC が有意に改善した（0.769 から 0.859，p=0.030）。 
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図 3. 変化方向の最適化結果。AD により磁化率または灰白質容積が増加するボ

クセルのみ限定（AD＞NC），減少するボクセルのみ限定（AD＜NC），限定なし

の 3通りの抽出方法について，各群を識別するための AUC を比較した。平均と

は，全てのペア（AD 対 NC，MCI対 NC，AD対MCI）における AUC の平均値

を意味する。 
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図 4. 関心領域の最適化結果。磁化率画像と灰白質画像における全ての関心領域

の組み合わせについて，各群間を判別するための AUC を示している。平均 AUC

が最大となる領域は大脳辺縁系の灰白質容積，頭頂皮質の磁化率を用いた場合

（矢印）であった。平均とは，全てのペア（AD対 NC，MCI対 NC，AD 対MCI）

における AUC の平均値を意味する。 
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図 5. 従来指標と提案指標の比較結果。AD 群，MCI群，NC 群の判別におい

て，(a)箱ひげ図，(b)受信者動作特性曲線，(c)AUC に基づき比較した。 
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4. 考察 

 

本研究では，アルツハイマー病の早期診断を目的として，QSM と VBM のハ

イブリッドシーケンスに基づく新しい診断指標を提案した。ハイブリッドシー

ケンスでは，QSM 用の位相画像と VBM 用の T1強調画像の両方を 5分以内に取

得できる。そのため，従来の VBM 用シーケンスと比較して，撮像時間の延長は

ほとんどない。提案した診断指標により，VBM に基づく従来の診断指標と比較

して，MCI群と NC 群の判別性能が有意に改善した。これらの結果は，QSM と

VBMのハイブリッドシーケンスに基づく提案指標がアルツハイマー病の早期診

断に有用である可能性を示唆している。 

提案指標により診断能が向上した理由は主に二つある。第一の理由は，提案指

標が，従来指標のような一変量の解析ではなく多変量解析を用いたことである

(Matsuda et al., 2012)。提案アルゴリズムでは，過学習の問題を回避しつつ，多数

のボクセル情報を利用した。ADの病理学的変化に関連する複数の情報を利用す

ることで，AD群，MCI群，NC 群の判別性能が向上したと考えられる。第二の

理由は，従来指標が灰白質画像のみを用いるのに対し，提案指標は磁化率画像と

灰白質画像の両方を用いたことである。本研究では磁化率のみや灰白質容積の

みを用いる場合に比べて，磁化率と灰白質容積の両方を用いることで，平均 AUC

が向上した。すなわち，QSM を診断情報として付加することにより，アルツハ

イマー病に対する診断能が向上したことを示唆している。 

提案アルゴリズムでは，磁化率に基づく診断指標を算出するため，ADの病理

学的変化に関連するボクセルを，変化の方向と関心領域に関して抽出した。変化

の方向については，ADにより磁化率が増加するボクセル（AD>NC）に限定する

ことで，診断能が向上した。実際，AD 患者では脳内の磁化率が上昇すること

(Acosta-Cabronero et al., 2013; Moon et al., 2016; Kim et al., 2017)や，磁化率の上昇

とアミロイド β の沈着に正の相関関係があること(van Bergen et al., 2016; van 

Bergen et al., 2018)が報告されている。これらの研究は，AD患者の脳における鉄

の沈着を示唆しており，我々の結果と定性的に一致している。また関心領域につ

いては，頭頂葉の磁化率を用いた場合に AUC が最大となった。AD の鉄濃度変

化についてまとめたメタアナリシス(Tao et al., 2014)では，頭頂葉が鉄沈着を示す

領域の一つとして同定されており，我々の結果と一致していた。これらの結果よ

り，頭頂葉の鉄沈着は ADの病理学的変化を表しており，またその変化に関連す



 

23 

 

るボクセルに限定することで磁化率画像による診断能が向上することが示唆さ

れる。 

提案アルゴリズムでは，ADとNCのデータのみから識別超平面を決定したが，

この超平面は MCI の識別にも有用であった。この結果は，抽出されたボクセル

（頭頂葉における磁化率の増加）がアルツハイマー病の病理学的進行を表すこ

とを示唆している。実際，MRI の位相画像(Zhu et al., 2009)や QSM (Kim et al., 

2017)を用いた研究では，頭頂葉の鉄沈着は AD の重症度に応じて進行すること

が示されている。また，7テスラMRIの磁化率強調画像を用いた別の研究では，

AD 患者の頭頂皮質で老人斑のような鉄沈着が観察されており(Nakada et al., 

2008)，鉄がアミロイド β のサロゲートマーカーとなる可能性が示唆されている。

QSM がアミロイド β に関連した鉄沈着(Lovell et al., 1998; Falangola et al., 2005)を

検出できるかについては更なる検証が必要だが，提案指標が重症度に応じて増

加し，また従来指標に比べて MCI と NC の判別能が改善した理由の一つと考え

られる。 

本研究にはいくつかの限界がある。第一に，病理学的な検証が行われていない

ことである。ADと MCIは，症状に基づいた診断基準である DSM-5を用いて診

断した。アミロイド PET やタウ PET と QSM の比較検討を行い，磁化率の上昇

がアミロイド β やタウ蓄積等の病理学的変化と関連しているかを検討する必要

がある。第二に，本研究では同一のデータ群に対して提案アルゴリズムの最適化

と評価が行われている。最適化された提案指標について，新たな前向き研究を行

い再評価する必要がある。第三に，多変量解析の方法に改善の余地がある。本研

究では，比較的小規模なコホートを対象としていることを考慮して線形 SVMを

用いた。将来的には，大規模なコホートを対象として，畳み込みニューラルネッ

トワーク(Farooq et al., 2017; Hon and Khan, 2017)のような非線形性の高い手法を

用いることで診断精度を改善する予定である。 

第一章の結論として，アルツハイマー病の早期診断を目的として，QSM と

VBM のハイブリッドシーケンスに基づく新しい診断指標を提案した。提案指標

により，VBM のみに基づく従来指標と比較して，MCI群と健常群の判別能が向

上した。 
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第二章 

体幹部における定量的磁化率マッピング法の 

画質向上に関する検討 

 

1. 緒言 

 

第一章では，QSM 法の普及拡大を目的として，患者数の増加が予想されるア

ルツハイマー病に対してその有用性を検討した。第二章では，更に様々な疾患へ

の適用が想定される体幹部領域の臨床評価を拡大するために，体幹部領域にお

ける QSM 法の画質向上をめざす。 

体幹部領域における QSM 法では，骨や直腸など信号が低い領域からのアーチ

ファクト(Straub et al., 2017a)，水と脂肪の共鳴周波数差に起因したアーチファク

ト(Dimov et al., 2015)，肝内鉄過剰による 1ppmを超える大きな磁化率変化(Sharma 

et al., 2015)など，頭部にはない特有の課題があり，それらに対処するための技術

が開発されてきた。しかし，体幹部における水と脂肪の磁化率差に起因するアー

チファクトを検討した論文は見当たらない。水と脂肪の磁化率差は 0.61ppm 

(Szczepaniak et al., 2002)程度と比較的大きく，また皮下脂肪や内臓脂肪は体幹部

では大きな面積を占めている。磁化率を正確に計算するためには，対象組織とそ

の周辺の磁場の情報が必要となる(Elkady et al., 2016)が，皮下脂肪や内臓脂肪を

十分に含む広い領域で MRI 信号を得ることは困難であり，そのため計算誤差が

生じる(Sato et al., 2017b; Yang et al., 2018)。またこれらの誤差により，皮下脂肪に

接する前立腺など，診断で重要となる領域において不均一なムラのようなアー

チファクト（シェーディングアーチファクト）が生じる。 

近年，頭部の QSM 法において，頭蓋内出血と周辺組織の大きな磁化率差に起

因するアーチファクトに対処するため，複数の手法が提案されている(Wei et al., 

2015; Sun et al., 2016)。これらの手法では 出血とそれ以外の領域の磁化率を別々

に計算することで，出血から発生する強い筋状のアーチファクト（ストリークア

ーチファクト）を低減することに成功している。しかし，これらの手法はシェー

ディングアーチファクトの低減を目的としたものではなく，また前立腺などの

体幹部領域では検討されていなかった。 

本研究では，体幹部領域における QSM 法の画質向上を目的として，水と脂肪

の磁化率差によるシェーディングアーチファクトを低減する新しい方法を提案
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し，前立腺を対象とした数値シミュレーションと健常ボランティア実験を用い

て性能を評価した。 

 

2. 研究方法 

 

2-1. 提案法の処理フロー 

脂肪の存在による核スピンの周波数変化は，水と脂肪の化学シフトおよび磁

化率差という二つの要因により生じ，これらは周波数画像から算出される磁化

率画像上にシェーディングアーチファクトをもたらす。従来の体幹部QSM法は，

前者の影響を低減するために，水脂肪分離技術(Yu et al., 2007)を用いて化学シフ

トを補正した周波数画像から磁化率画像を算出する。しかしこの方法では，水と

脂肪の磁化率差の影響が十分に低減されないため，アーチファクトが残存する

可能性がある。提案法では，水脂肪分離技術により化学シフトを補正し，水と脂

肪の磁化率を別々に算出することにより磁化率差の影響を低減する。これらの

両方の処理を行うことで，シェーディングアーチファクトの少ない磁化率画像

を得る。 

具体的には，水脂肪分離技術(Yu et al., 2007)を用いて得られた周波数画像 f0か

ら，水領域の磁化率画像 χwと脂肪領域の磁化率画像 χfを別々に計算し，最後に

それらを統合する。水領域の磁化率画像 χwは，水と脂肪の磁化率差に起因する

アーチファクトを低減するために，脂肪領域の磁化率の影響を除いた上で計算

する。脂肪領域の磁化率画像 χfは，算出精度を向上させるために，水領域のシェ

ーディングアーチファクトを低減する制約のもとに算出する。水領域Mwと脂肪

領域Mfを定義する二値マスクは，水脂肪分離技術で得られる脂肪含有率画像を

閾値処理することで得た。閾値は，先行論文(Sharma et al., 2015)を参考に 0.8に

設定した。 

これらの処理の流れを図 6 に示す。水領域の磁化率画像 χwの計算では，まず

空気領域および脂肪領域を背景とみなした背景磁場除去処理(Sun and Wilman, 

2014; Shirai et al., 2018) により，水領域の背景除去後周波数 fwを得た。これによ

り，空気に加えて脂肪領域の磁化率の影響を低減することができる。ここで，背

景磁場除去処理には，不均一の低減に効果的な regularization enabled sophisticated 

harmonic artifact reduction for phase data（RESHARP）法を用いた(Sun and Wilman, 

2014; Shirai et al., 2018)。その後，fw から磁場と磁化率の関係式(1)に基づき，微
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小石灰化等の微小組織の描出能に優れる multiple dipole inversion combination with 

k-space segmentation（MUDICK）法により磁化率画像 χw を算出した(Sato et al., 

2017a)。 

脂肪領域の磁化率画像 χf の計算では，まず空気領域を背景とみなした背景磁

場除去処理(Sun and Wilman, 2014; Shirai et al., 2018)により，水と脂肪領域の背景

除去後周波数 fw+fを得た。その後，fw+fから以下の式で χfを算出した。  

ここで，Wはノイズに重み付けする対角行列(Sato et al., 2017a; Sato et al., 2018b)，

Cは双極子磁場の畳み込みを表す行列，δは fw+fから計算された局所磁場，Gは

三次元の勾配演算子，λwと λfは正則化パラメータを表す。式(2)の第 2 項目は，

水領域Mwの磁化率を 0に近づける制約，すなわち水領域のシェーディングアー

チファクトが抑制される制約を表している。 

最後に，以下の式を用いて，水領域と脂肪領域の磁化率画像を統合した磁化率

画像 χが算出される。  

  

(2) 

(3) 
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図 6. 提案法の処理フロー 
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2-2. 数値シミュレーションによる評価 

前立腺周辺の水と脂肪を模擬したモデルを用いて数値シミュレーションを行

い，従来法と提案法の磁化率算出精度を比較した。提案法の目的は，水と脂肪の

磁化率差に起因するシェーディングアーチファクトを低減することである。そ

のため本モデルでは，このアーチファクトを純粋に評価するため，水と脂肪の磁

化率のみを含み，他の要素（水と脂肪の共鳴周波数差や空気と水の磁化率差など）

は含めないこととした。 

まず，磁化率分布と周波数分布のモデル（図 7）を作成した。このモデルは，

後述する健常ボランティア実験で得られた脂肪含有率画像に基づき作成した。

脂肪含有率が 0.8よりも小さい信号領域を水領域と定義し，残りの信号領域を脂

肪領域と定義した。図 7(a)に示すように，水領域の磁化率は 0 ppm，脂肪領域の

磁化率は 0.61 ppm (Szczepaniak et al., 2002)とした。このモデルでは，水と空気の

磁化率差は考慮しないため，空気の磁化率は水と同じ 0 ppm とした。このモデ

ルから，磁場強度 3 テスラを仮定した周波数分布を算出(Marques and Bowtell, 

2005)し，各ボクセルにガウスノイズ（標準偏差：1.5 Hz）を加え，モデル周波数

画像とした（図 7(b)）。 

次に，モデル周波数画像から従来法と提案法を用いて磁化率画像を算出し，そ

の精度を比較した。従来法には， MUDICK 法(Sato et al., 2017a)と streaking artifact 

reduction for QSM (STAR-QSM)法(Wei et al., 2015)を用いた。MUDICK 法は，スト

リークアーチファクトを低減しつつ微細な構造を可視化できる(Sato et al., 2017a) 

ため，前立腺の微小石灰化などの検出に適していると考えられる。STAR-QSM 法

は，頭部の出血周辺で発生するストリークアーチファクトを低減するために開

発された手法である。提案法の計算では，算出磁化率画像とモデル磁化率画像の

脂肪領域における二乗平均平方誤差（root mean square error，RMSE）が最小とな

るように，式(2)の正則化パラメータ λwと λfを 10-1.5と 10-4.5に設定した。ただし

式(2)の第 2 項目の効果を明らかにするため，λwに対する脂肪領域の平均磁化率

および RMSE の依存性について調べた。最後に，従来法と提案法の精度を比較

するため，各手法の水領域と脂肪領域における誤差（RMSE）を算出した。 
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図 7. 数値シミュレーションモデル 
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2-3. 健常ボランティア実験による評価 

従来法と提案法のシェーディングアーチファクトについて，健常ボランティ

ア実験を行い比較した。 

健常ボランティア 3 例（33 歳，34 歳，49 歳）の前立腺領域を 3 テスラ装置

（(株)日立製作所製）で撮像した。主な撮像条件は，シーケンス：3D RF-spoiled 

gradient echo，繰返し時間：45ms，エコー時間：7.0 / 10.5 / 14.0 / 17.5 / 21.0 / 24.5ms，

積算回数：1回，フリップ角：15度，計測マトリクス：208×192×20，再構成マト

リクス：512×512×20，撮像領域：160×160×66 mm とした。また，前立腺の解剖

学的構造を得るために，一般的な撮像条件にて T2強調画像を取得した。全ての

データは，(株)日立製作所中央研究所で定める倫理審査規定に則り審査され，同

意のもとで取得された。  

撮像で得られた全エコーの絶対値画像と位相画像を用いて，以下の信号モデ

ルを仮定した水脂肪分離技術(Yu et al., 2007)により，周波数画像と脂肪含有率画

像を得た。 

ここで，S(t)は時間 tにおける複素信号，ρWと ρFはそれぞれ水と脂肪の信号，R2
*

は緩和定数，f0は周波数である。脂肪の周波数シフトは αpと fpで定義され，ま

た水，脂肪，周波数を安定して求めるため exp(-R2
*t)の項は 1 次のテイラー展開

で近似した。この式に基づき，パラメータ ρW，ρF，R2
*，f0を非線形最小二乗法

によりボクセル毎に算出した。そして，脂肪含有率を|ρF|/(|ρW|+|ρF|)として算出し

た。また，全エコーの絶対値画像の二乗和平方根で算出した画像を閾値処理する

ことで，前立腺とその周辺組織（筋肉，脂肪，膀胱など）を含む二値マスク画像

を得た。 

得られた周波数画像，脂肪含有率画像，マスク画像から，従来法と提案法を用

いて磁化率画像を算出した。従来法の計算には，RESHARP 法による背景磁場除

去とMUDICK法による磁化率算出法を用いた。提案法の計算では，ボランティ

ア 1例の脂肪領域における磁化率の平均値と標準偏差の比が最大となるように，

式(2)の正則化パラメータ λw と λf をそれぞれ 10-3.0と 10-1.5に設定した。平均値

と標準偏差の比を最大化することで，脂肪領域の平均値が文献(Szczepaniak et al., 

2002)による標準値（0.61ppm）に近くなり，またノイズや不均一性が低減された。 

従来法と提案法を比較するため，シェーディングアーチファクト（脂肪領域周

(4) 
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辺と前立腺内）および水と脂肪の磁化率差について評価した。脂肪領域周辺のシ

ェーディングアーチファクトの評価では，3 例のボランティアそれぞれについて

4 つの関心領域を皮下脂肪周辺に設定し，合計 12 の関心領域における標準偏差

を従来法と提案法とで比較した。比較は，ウィルコクソンの符号順位検定を用い

て行った。同様に，前立腺領域のシェーディングアーチファクトを評価するため，

3 例のボランティアそれぞれについて 4 つの関心領域を前立腺内（中心域 2 つ，

辺縁域 2つ）に設定し，合計 12の関心領域における標準偏差を比較した。これ

らの関心領域は平坦な領域に設定したため，標準偏差が小さいほどシェーディ

ングアーチファクトによる不均一が小さいと評価される。また水と脂肪の磁化

率差の評価では，左右の内閉鎖筋（2つの関心領域）と皮下脂肪（4つの関心領

域）の平均磁化率をそれぞれ算出し，その差について従来法と提案法で比較した。

全ての関心領域は，脂肪含有率画像と T2強調画像を用いて手動で設定した。 
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3. 研究結果  

 

3-1. 数値シミュレーションによる評価 

図 8 に，数値シミュレーションにおける正則化パラメータ λwと脂肪領域の磁

化率の関係を示す。図 8 に示すように，λw が増加するに従い平均磁化率は真値

（0.61ppm）に近づき， RMSE は大きく減少している。これは，式(2)の第 2 項

を用いることにより脂肪領域の算出精度が向上したことを示している。また

RMSE は λw = 10-1.5で最小となったため，以降の数値シミュレーションではこの

値を用いた。 

図 9に，従来法（MUDICK法，STAR-QSM 法）と提案法で得られた磁化率画

像を示す。図 9(a)の黒矢印に示すように，従来法では脂肪領域の周辺でシェーデ

ィングアーチファクトが発生していたが，提案法では発生しなかった。図 9(b)に

示すモデルとの差分画像においても，従来法では水領域，脂肪領域ともにシェー

ディングアーチファクトが示されたが，提案法では示されなかった。水領域と脂

肪領域における算出誤差（RMSE）に関しては，MUDICK法（それぞれ 0.135ppm

と 0.325ppm）および STAR-QSM（0.140ppmと 0.273ppm）に比べ，提案法（0.051ppm

と 0.049ppm）はいずれも低かった。これらの結果から，提案法により水領域と

脂肪領域の算出精度が向上したことが明らかとなった。 

 

3-2. 健常ボランティア実験による評価 

図 10 に健常ボランティア実験の結果を示す。図 10 の黒矢印に示すように，

従来法（MUDICK 法）と比較して，提案法により脂肪領域周辺のシェーディン

グアーチファクトが減少した。また，図 10(m)(n)に示すように，脂肪領域周辺お

よび前立腺領域の標準偏差が有意に減少しており（p<0.01），提案法によるシェ

ーディングアーチファクトの低減が示された。提案法で得られた水と脂肪の磁

化率差（3例のボランティアで 0.38，0.23，0.32ppm）は，いずれも従来法で得ら

れた磁化率差（それぞれ 0.09，0.05，0.16ppm）に比べ，文献値（0.61ppm）

(Szczepaniak et al., 2002)に近かった。ボランティア 3例の平均値で比較すると，

提案法では文献値の 51％，従来法では 16％であった。これらの結果から，提案

法により脂肪領域の算出精度が向上したことが示唆された。 
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図 8. 数値シミュレーションによる正則化パラメータの最適化結果。正則化パラ

メータ λwに対する脂肪領域の(a)平均磁化率および(b)算出誤差（RMSE）の変化

を示す。 
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図 9. 数値シミュレーションによる従来法と提案法の比較結果。(a)が算出された

磁化率画像，(b)がモデル磁化率画像との差分画像を示す。図 9(a)の従来法では，

小さい面積の脂肪領域（白矢印）に比べ，大きい面積の脂肪領域（黒矢印）にお

いてシェーディングアーチファクトが顕著であった。 
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図 10. 健常ボランティア実験による従来法と提案法の比較結果。(a-l) 3例におけ

る T2強調画像，脂肪含有率画像，従来法（MUDICK法）で算出した磁化率画像，

提案法で算出した磁化率画像を示す。黒矢印はシェーディングアーチファクト

を示す。(m,n) (m)脂肪領域周辺と(n)前立腺領域の標準偏差を従来法と提案法で

比較した結果を示す。(a)(e)(i)の緑の実線は前立腺内の関心領域，(b)(f)(j)の黄色

と赤の実線はそれぞれ脂肪領域周辺と脂肪内領域の関心領域（半径 5 ピクセル

の円）を示す。 
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4. 考察 

  

本研究では，体幹部領域の QSM 法の画質向上を目的として，水領域と脂肪領

域に分けて磁化率を計算する新しい画像再構成アルゴリズムを提案した。提案

法は，従来法に比べ，脂肪領域や前立腺におけるシェーディングアーチファクト

を低減した（図 9，10）。従来法では，水と脂肪の磁化率差により，水と脂肪の

境界領域におけるシェーディングアーチファクトが大きくなっていた。提案法

では，脂肪領域を背景とした背景磁場除去により，水と脂肪の磁化率差に起因す

る周波数変化を除去した。その結果，シェーディングアーチファクトを大幅に低

減することができた。 

シェーディングアーチファクトの主な原因は，水と脂肪の磁化率差に加え，空

気や骨の信号欠損により皮下脂肪周辺の磁場情報が十分に得られないためと考

えられる。磁化率は周囲の磁場情報から計算されるため，正確な磁化率の算出に

は，対象組織の周囲の信号取得が必要となる。頭部QSMに関する先行研究では，

正確な計算を行うためには，磁場方向において対象組織の大きさの約 5.6倍の信

号領域が必要とされている(Elkady et al., 2016)。実際，シミュレーションにおけ

る従来法の画像（図 9）に示されたように，面積の大きい脂肪領域（黒矢印）で

は，小さな脂肪領域（白矢印）に比べてシェーディングアーチファクトが顕著で

あった。また，図 11に示した追加の数値シミュレーションでは，空気や骨の信

号が仮想的に得られていれば，従来法でもシェーディングアーチファクトは全

く生じなかった。これらの結果から，従来法におけるシェーディングアーチファ

クトの原因は，空気や骨の信号不足であり，主にノイズに起因するストリークア

ーチファクト(Wang et al., 2013)とは異なることが示唆された。提案法では，十分

な信号が得られない場合でも，水と脂肪を別々に計算するアルゴリズム（図 6）

やシェーディングアーチファクトに対する制約［式(2)の第 2 項］を用いること

でこのアーチファクトが低減した。 

図 9 に示すように，提案法によるシェーディングアーチファクトは，頭蓋内

出血によるアーチファクト低減を目的として開発された STAR-QSM法に比べ低

減されている。この結果には三つの理由が考えられる。第一に，頭部向けである

STAR-QSM 法の再構成パラメータは前立腺向けに最適化されていない可能性が

ある。第二に，STAR-QSM 法では事前に推定した磁化率画像に基づき出血とそ

れ以外の領域を分割している。しかし，水と脂肪の磁化率差を対象とした場合，
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提案法のように脂肪含有率画像を用いた方が正確に領域を分割できると考えら

れる。第三に，STAR-QSM 法はシェーディングアーチファクトではなく，スト

リークアーチファクトを低減するように設計されている。STAR-QSM 法はシェ

ーディングアーチファクトに特有の制約を課していないのに対し，提案法は，水

領域でシェーディングアーチファクトが抑制されるという制約［式(2)の第2項］

を用いている。この制約により，脂肪領域の精度が向上し（図 8），脂肪領域の

アーチファクトが改善された（図 9）。第三の理由により，単純に STAR-QSM 法

の再構成パラメータや領域分割処理を修正するだけでは，アーチファクトの低

減には不十分と考えられる。 

本研究の限界は，健常ボランティア実験において，脂肪領域の磁化率が標準値

（0.61ppm）に達していなかった（51%）ことである。数値シミュレーションに

おいて，提案法は正確に磁化率算出を行えることが確認されたため，健常ボラン

ティア実験における精度低下は磁化率算出以外の処理（背景磁場除去法または

水脂肪分離技術）が原因と考えられる。以前の報告(Fortier and Levesque, 2018)で

は，背景磁場除去法に関して，複数の手法が比較されている。その結果，本研究

で用いている RESHARP 法は不均一性を効果的に低減させる一方で，磁化率を

低く推定する傾向があることが示されている。これらのことから，本研究で用い

た背景磁場除去法が健常ボランティア実験における誤差の主な原因であること

が推測される。背景磁場除去のための手法は数多く提案されているが，体幹部領

域での最適な手法の開発は現在進行中の課題であり(Fortier and Levesque, 2018)，

本研究の範囲を超えている。 

近年，体幹部領域における QSM 法として，前立腺における improved sparse 

linear equation and least-squares（iLSQR）法(Straub et al., 2017b)や肝臓における正

則化法(Sharma et al., 2015)など，複数の手法が試行されている。提案法を iLSQR

法と比較すると，iLSQR 法では MUDICK 法と同じように水領域と脂肪領域を

分離せず磁化率を計算する(Li et al., 2015)ため，iLSQR 法に比べシェーディング

アーチファクトの低減に有効であると考えられる。また正則化法と比較すると，

前立腺における微小な石灰化のような小さな組織や病変の描出に有効と考えら

れる。これは，提案法で水領域の計算に用いた MUDICK法が，正則化法に比べ

て微小な物質の描出能が優れているためである(Sato et al., 2017a)。体幹部領域に

おける QSM 法では，シェーディングアーチファクト，水と脂肪の共鳴周波数差，

体動アーチファクトなどの様々な課題がある。このような問題を包括的に比較
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するためには更なる研究が必要と考えられる(Dimov et al., 2015; Sharma et al., 

2015; Straub et al., 2017b)。 

将来的には，提案法は，肝臓(Sharma et al., 2015; Li et al., 2018; Lin et al., 2018)

や乳房(Dimov et al., 2015)など他の領域にも適用される予定である。提案法は，

二値の脂肪マスクを用いて，二つの領域（水領域と脂肪領域）に分離している。

前立腺画像では皮下脂肪が大きな領域を占めるため，それを対象として脂肪含

有率の閾値を高い値（80%）に設定している。しかし，肝臓や乳房では，脂肪肝

や乳腺のように水と脂肪の両方を含むボクセル（脂肪含有率で 20 から 80％程

度）が存在する。提案法を他の部位に適用する場合には，こうした水と脂肪の混

在するボクセルの影響を考慮するために更なる手法の改善が必要と考える。 

本研究の結論として，体幹部における QSM 法の画質向上を目的として，新し

い QSM アルゴリズムを提案した。提案法では，水領域と脂肪領域の磁化率を

別々に計算し，それらを統合することによりシェーディングアーチファクトを

低減した。数値シミュレーションと健常ボランティア実験の結果から，提案法に

より体幹部領域における磁化率画像の精度と画質を向上できることが示唆され

た。 
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図 11. 信号欠損がシェーディングアーチファクトに与える影響。(a)骨(白矢印)と

空気の信号欠損を考慮した周波数画像。この画像は図 7 の周波数画像と同じで

あり，信号欠損の状況は実際の前立腺画像に近い。(b)信号欠損のない周波数画

像。この画像では，シェーディングアーチファクトの原因を調べるために，空気

と骨の周波数を仮想的に算出している。(c)周波数画像(a)から従来法（MUDICK

法）により算出された磁化率画像。これは，図 9(a)に示す磁化率画像と同じであ

る。(d)周波数画像(b)から従来法で算出した磁化率画像。空気と骨の信号欠損が

ある磁化率画像(c)ではシェーディングアーチファクトが発生したが，信号欠損

がない磁化率画像(d)では従来法でもアーチファクトは発生しなかった。これら

の結果から，空気と骨の信号欠損がシェーディングアーチファクトを引き起こ

すことが示唆される。 
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第三章 

垂直磁場型 MRI 装置における 

磁化率強調画像化法に関する検討 

 

1. 緒言 

 

 第一章および第二章において，QSM 法を認知症や体幹部疾患へ応用できる可

能性が明らかとなった。本章では，使用装置の観点で QSM 法の応用拡大を進め

る。具体的には，磁場方向依存性の少ない QSM 法の利点を活かし，これまで実

現困難であった垂直磁場型 MRI 装置における磁化率強調画像化（susceptibility 

weighted imaging，SWI）法について検討する。 

SWI法は，MRIの位相画像を利用して，静脈や鉄沈着など周囲より磁化率の

高い領域のコントラストを強調する手法である(Haacke et al., 2009; Haacke et al., 

2004)。SWI法は，通常 1.5または 3テスラの水平磁場MRIに搭載されてお

り，脳卒中，外傷性脳損傷，血管奇形，血管性認知症など多くの疾患の診断に

用いられている(Mittal et al., 2009; Liu et al., 2017)。  

しかし SWI法は，水平磁場MRIで幅広く使用されている一方で，垂直磁場

MRIではほとんど使用されていない。垂直磁場 MRIで用いられる磁石の磁場

方向は水平磁場MRI の磁場方向と直交しており，また磁場方向によって位相画

像のコントラストが変化する。従って，垂直磁場MRIの SWI法のコントラス

トは，水平磁場MRI のコントラストと大きく異なることが知られている(Sato 

et al., 2014)。これが，垂直磁場MRIで SWIが用いられてこなかった主な理由

である。近年，位相画像の代わりに磁化率画像を用いた方法が提案されている

(Gho et al., 2014; Liu et al., 2014; Liu et al., 2017; Nam et al., 2017)が，ストリーク

アーチファクトや長い計算時間の問題(Wang and Liu, 2015)があるため，これら

の方法も垂直磁場MRI では利用されていない。 

本研究では，垂直磁場型MRI装置における SWI法を実現するために，磁化

率画像を用いた新しい画像処理法を開発した。提案法では，反復回数の少ない

重み付き最小二乗法を用いて算出された磁化率画像に基づきコントラストを強

調する。提案法は，短時間かつストリークアーチファクトを生じることなく，

垂直磁場MRIで静脈や鉄沈着を描出する。提案法の有用性を明らかにするため

に，健常ボランティア実験を行い従来 SWI法と提案法の画質を比較した。 
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2. 研究方法 

 

2-1. 垂直磁場MRIにおける従来 SWI法のコントラスト 

図 12は，二種類の装置における位相画像を用いた従来 SWI法のコントラス

トを模式的に示したものである。単純な状況で説明するため，対象とする組織

は球状かつ周囲の組織よりも磁化率が大きいもの（微小出血など）を想定し

た。また，局所磁場の増加により MRIの位相値が負になる座標系（右手系）を

仮定している（本論文ではこの右手系を一貫して使用する）。 

このような仮定の下では，水平磁場MRIでは，スライス方向に沿って組織の

周囲の領域で位相値が負になる（図 12(a)）。この負の位相値は，スライス厚を

面内分解能よりも大きく設定することで部分容積効果によりボクセル内で平均

化され(Xu and Haacke, 2006)，対象組織内部も負の位相値となる。従って，水平

磁場MRIの従来 SWI法では，負の位相を強調する位相マスクを用いることで

対象組織のコントラストが強調される（図 12(c)）。一方，垂直磁場 MRIでは，

スライス方向に垂直な領域で位相値が負になる（図 12(b)）。そのため，負の位

相マスクでは対象組織のコントラストが強調されず，周辺領域だけが強調され

てしまう（図 12(d)）。 
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図 12. 従来 SWI法のコントラストの模式図。(a,b)水平磁場MRI と垂直磁場

MRIにおける位相分布の模式図。破線は対象組織の位置を示す。磁場(B0)方向

に沿った周辺領域では位相値が負になる。(c,d) (c)水平磁場MRIと(d)垂直磁場

MRIの従来 SWIコントラストの模式図。 
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2-2. 提案法の処理フロー 

2-1節で説明した垂直磁場MRIにおける位相画像の問題点を克服するため

に，QSM 法で求めた磁化率画像に基づく方法を提案する。磁化率は理論的には

磁場方向などの外部条件に影響されないため，磁化率画像を用いることで水平

磁場でも垂直磁場でも同様にコントラストを強調できると考えられる。しかし

QSM 法では，一般的にストリークアーチファクトの抑制と計算時間の短縮を同

時に実現することは困難である。ストリークアーチファクトを抑制するために

は，ノイズに重み付けする最小二乗法が有効である(Wang et al., 2013)が，この

方法は反復計算を必要とするため計算時間を要する。一方，計算時間を短縮す

るためには，反復計算を用いない方法(Shmueli et al., 2009)が有効であるが，こ

の方法は磁化率画像上に強いストリークアーチファクトを発生させる(Wang and 

Liu, 2015)。 

この問題に対応するため，本研究では小さな反復回数による重み付き最小二

乗法を使用した。この方法では，ストリークアーチファクトを抑制するために

ノイズに重み付けする最小二乗法を使用し，計算時間を短縮するために最初の

数回の反復計算で得た解を用いる。最初の数回の反復計算で対象組織（出血な

ど）と脳実質の間の磁化率差が得られれば，解が収束する前であっても，組織

のコントラストを強調できると考える。以降は，この提案アルゴリズムを磁化

率”差”強調画像化（susceptibility difference weighted imaging，SDWI）法と呼

ぶ。 

SDWI法では，まず，式(5)に従って磁化率画像を計算する。 

ここで，Wは位相画像から得られた重み(Sato et al., 2017a)，Fと F-1はそれぞれ

三次元フーリエ変換と逆フーリエ変換演算子，Dは k空間における双極子磁場

カーネル，χは磁化率画像，δは位相画像から計算された局所磁場を表してい

る。式(5)は，ゼロベクトルを初期条件として線形共役勾配法(Bertero and 

Boccacci, 1998)を用いて解かれる。反復回数は，定量的な精度ではなく，対象

組織のコントラスト対ノイズ比（contrast-to-noise ratio，CNR）により設定され

る。  

次に，得られた磁化率値 χから閾値 χMを用いて，磁化率の高い領域を強調す

るための磁化率マスク M を算出する。 

 

(5) 
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閾値 χMは，式(7)に従って計算される。 

ここで，σχ，σpはそれぞれ磁化率分布，位相分布のヒストグラムにフィッティ

ングした 1次元ガウス関数の標準偏差を表す。式(7)において，χMは従来の 

SWI (Haacke et al., 2004)法で用いられている位相マスクの閾値（π）に係数 σχ/σp

を乗じた値と解釈できる。 

最後に，QSM 法に基づく SWIに関する先行研究( Haacke et al., 2010; Gho et 

al., 2014; Liu et al., 2014)と同様に，磁化率マスク M を絶対値画像に数回乗算す

る。これにより，絶対値画像では，磁化率の高い領域（静脈や鉄沈着など）の

コントラストが強調される。 

 

2-3. 健常ボランティア実験による評価方法 

健常ボランティアを対象とした実験を行い，反復回数に対する磁化率画像の

CNR の依存性を評価した。次に，反復回数を最適化した提案法（SDWI）を従

来の SWI法と比較した。 

本研究では，2例の男性ボランティアを対象とした。1例（31歳）は 1.5テ

スラ水平磁場型MRI 装置（(株)日立製作所製）で，もう 1例（40歳）は 1.2テ

スラ垂直磁場型MRI 装置（(株)日立製作所製）で撮像した。撮像条件は，シー

ケンス：3D multi-shot gradient-echo echo-planar imaging (GE-EPI)，繰り返し時

間：65 ms，実効エコー時間：40 ms，フリップ角：23度，積算回数：2回，エ

コートレイン長（1 回の励起で取得した k空間のライン数）：5，撮像時のボク

セルサイズ：0.50 × 0.61 × 2.00 mm（再構成後は 0.43 × 0.43 × 1.00 mm），撮像範

囲：220 × 187 × 100 mm（再構成後は 220 × 220 × 100 mm），撮像時間：5分 39 

秒とした。 

得られた位相画像は，ハイパスフィルタによって磁場不均一に起因する低周

波数成分を除去した後，自作した従来 SWI 法(Haacke et al., 2004)と SDWI法で

処理した。従来 SWI 法の処理では，負の位相マスク(Haacke et al., 2004)を絶対

値画像に 4回乗算した。SDWI法の処理では，まず磁場不均一の大きい空気と

脳の境界領域から発生するアーチファクトを防ぐため，これらの領域の位相値

(6) 

(7) 
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を 0とした。式(5)のWは，以前の報告(Sato et al., 2017a)に記載される方法を用

いて位相画像から計算した。式(5)における反復回数は，後述する評価に基づい

て選択した。磁化率マスクは絶対値画像に 4回乗算した。また各手法で得られ

た磁化率強調画像を評価する際は，連続する 10mm 内のスライスを最小値投影

法により投影した 1 枚の画像で評価した。全ての計算には，インテル® Xeon®

プロセッサーE5-2623 v3 と 32GB の random access memory（RAM）を搭載した

ワークステーション上の MATLAB R2015aを使用した。  

反復回数に対する磁化率の依存性は，垂直磁場MRIの磁化率画像において視

覚的および定量的に評価した。視覚的評価では，深部灰白質組織のコントラス

トとストリークアーチファクトをそれぞれ評価した。定量的評価では，深部灰

白質組織の CNR を算出した。CNR は，(mG - mW)/σWにより定義した。ここで，

mGと mWはそれぞれ深部灰白質と白質の関心領域における磁化率の平均値，σW

は白質の複数の関心領域における標準偏差を平均した値を表す。図 13(a)に示す

ように，関心領域は L1ノルム正則化法(Kressler et al., 2010)を用いて得られた磁

化率画像を参照して手動で設定した。深部灰白質の関心領域は淡蒼球，赤核，

黒質に組織形状に合わせて設定し，白質の関心領域は 7×7ピクセルの正方形を

4箇所に設定した。  

SDWIの反復回数を最適化した後，従来 SWIと SDWIで得られた画像コント

ラストを比較した。水平磁場MRIと垂直磁場 MRIそれぞれについて，静脈と

深部灰白質組織のコントラストを評価した。静脈の評価では，2名の神経放射

線科医（実務経験 9 年と 4年）による読影実験を実施した。この読影実験で

は，まず被験者ごとに等間隔（10mm）の 6 つのスライスに 4個の静脈が選択

され，合計 24個の静脈が定義された。読影者は，方法（従来 SWI または

SDWI）と装置（水平磁場または垂直磁場MRI）の両方について情報が伏せら

れ，ランダムに提示されたスライスにおける静脈の描出能を評価するよう指示

された。静脈の描出能は，サンプル画像（図 14）に基づき，グレード 1＝「ほ

とんど見えない」または「見えない」，2＝「曖昧に見える」，3＝「見える」の

3段階にて採点された。ウィルコクソンの符号順位検定を用いて，2つの方法

間で 24本の静脈のスコアを比較した。2名の読影者間のスコアの一致度は，重

み付け κ統計量を用いて評価した。 
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図 13. 垂直磁場MRI における磁化率の反復回数依存性。(a)CNR 評価用の関心

領域の位置を実線で示す。破線はパネル(b)の位置を示す。(b)黒質周辺における

磁化率画像コントラストの反復回数依存性。黒矢印は黒質，白矢印はストリー

クアーチファクトを示す。(c)深部灰白質組織と白質間の CNR の反復回数依存

性。 
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図 14. 画像評価に使用したサンプル画像。(a)グレード 1の静脈（「ほとんど見

えない」または「見えない」），(b)グレード 2 の静脈（コントラストが弱いため

「曖昧に見える」），(c)グレード 3の静脈（「見える」）を示す。矢印は静脈を示

す。これらの静脈はサンプルとしてのみ用いており，評価対象ではない。 
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3. 研究結果  

 

磁化率画像の反復回数に対する依存性を図 13(b)に示す。反復回数 1回では黒

質と白質のコントラストが不明瞭であったが，10回では強いストリークアーチ

ファクトが発生し，50回で更に増加した。反復回数を 4回とした場合，1回の

場合に比べて黒質と白質のコントラストが改善され，10回で示されるような強

いストリークアーチファクトは生じなかった。図 13(c)に示すように，反復回数

を 3回（淡蒼球）または 4回（赤核，黒質）とした場合，深部灰白質組織の

CNR が最大となった。全ての深部灰白質組織における平均 CNR は，反復回数

を 4回に設定した場合に最大となった。磁化率画像の計算時間は，1回の反復

あたり平均 2.0秒増加し，反復回数 4回とした場合には 9.7 秒であった。以上

より，反復回数を 4 回に設定することで，短い計算時間（10秒以内）で画像の

コントラストと CNR を向上させることができた。 

従来 SWIと SDWI の比較結果を図 15に示す。SDWIは，反復回数を 4回と

した。図 15(a)および(b)に示すように，水平磁場MRIにおいて，SDWIは従来

SWIと同じように静脈（白矢印）や黒質（黒矢印）を明瞭に描出した。垂直磁

場MRIにおいて，SDWI は従来 SWIで描出されない一部の静脈を明瞭に描出

した（図 15(c)(d)の白矢印）。また，SDWI は従来 SWIより明瞭に黒質を描出し

た（図 15(c)(d)の黒矢印）。 

静脈の読影実験結果を表 3に示す。水平磁場 MRIでは，いずれの方法におい

てもほぼ全ての静脈が「見える」（グレード 3）と評価され，方法間に有意差は

認められなかった。垂直磁場MRIでは，SDWIでは全ての静脈が「見える」

（グレード 3）と評価されたのに対し，従来 SWIでは多くの静脈が「曖昧に見

える」（グレード 2）と評価された。またいずれの読影者においても，従来 SWI

と比較して SDWIのスコアは有意に高かった（p < 0.05）。重み付け κ統計量は

0.79であり，両読影者間で良好な一致を示した。 

図 15と表 3の結果をまとめると，SDWIは磁場方向に関係なく静脈や深部灰

白質組織を明瞭に描出したが，従来 SWIは垂直磁場MRIにおいて一部の静脈

や深部灰白質組織を明瞭に描出しなかった。 
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図 15. 従来 SWI法と提案法（SDWI）の画像コントラストの比較。(a,b) (a)従来

SWIと(b)SDWIで得られた水平磁場 MRIの画像。(c,d) (c)従来 SWI と(d)SDWI

で得られた垂直磁場 MRIの画像。白矢印は静脈の位置を示し，黒矢印は全ての

画像で黒質を示す。(a)(b)では磁場(B0)方向が紙面とほぼ垂直であり，(c)(d)では

磁場方向が紙面とほぼ平行である。 
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表 3. 放射科医による静脈描出能の評価結果。グレード別に採点した静脈の数

を従来 SWI法と SDWI 法，水平磁場と垂直磁場のMRI装置で示した。グレー

ドは，1は「ほとんど見えない」または「見えない」，2は「曖昧に見える」，3

は「見える」を意味する。 
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4. 考察  

 

本研究では，垂直磁場 MRIにおける磁化率強調画像化法を実現するため，磁

化率画像を用いた新しい SWI法（SDWI）を開発した。水平磁場MRI におい

て，SDWIは従来 SWI と同様に静脈や深部灰白質組織を描出した。垂直磁場

MRIにおいて，SDWI では静脈や深部灰白質組織を明瞭に描出したが，従来

SWIでは一部の静脈や深部灰白質組織を明瞭に描出しなかった。また，読影実

験の結果から，垂直磁場MRIでは，従来 SWIに比べて SDWIの静脈の描出能

が向上することが統計学的に示された。これらの結果から，SDWI は水平磁場

MRIだけでなく，垂直磁場 MRIにおいても磁化率強調画像化法を実現できる

ことが示唆された。 

SDWIの最も新しい点は，少ない反復回数で計算された磁化率画像を用いて

いる点である。以前の論文(Sato et al., 2017a)で報告された磁化率画像の計算方

法では，非線形な正則化を用いて収束するまで反復計算を行い，高精度かつ少

ないストリークアーチファクトを実現させていた。しかし，この方法では，計

算時間が 20分以上必要であった。本研究では，少ない反復回数に設定するこ

とで，磁化率の高い領域のコントラストを強調でき，計算時間の短縮とストリ

ークアーチファクトの低減を両立できることが明らかとなった。 

図 15(c)の白矢印で示すように，垂直磁場 MRIにおいて，従来 SWI は左右に

走行する静脈を描出できなかった。理論的には，磁場方向に垂直に走行する静

脈は正の位相を持ち，平行な静脈は負の位相を持つ(Haacke et al., 2009)。垂直磁

場MRIでは，左右に走行する静脈は磁場方向に垂直であるため，従来 SWIの

負の位相マスクでは強調できなかったと考えられる。一方，磁化率は組織固有

の物性値であるため，走行方向や磁場方向に影響されない。そのため，磁化率

に基づく SDWIは垂直磁場 MRIにおいて，走行方向と関係なく静脈を描出し

た。 

図 13に示すように，反復回数が少ない（n = 4）と画像のコントラストと 

CNR が向上することが分かった。以前の数値シミュレーションの研究(Sato et 

al., 2017a)では，反復回数を 2回から 4回程度に設定した場合に静脈の描出能が

向上することが示されたが，本研究でも CNR は反復回数 4回で最大となっ

た。これは，先行研究(Wang and Liu, 2015)で述べられているように，ノイズや

アーチファクトは主に後半（n>4）の反復計算で増幅する傾向があるためと考
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えられる。以上より，数値シミュレーションを用いた以前の報告でも健常ボラ

ンティアを対象とした本研究でも，反復回数 1回や 10回と比べて，画像コン

トラストには 4回が最適であることが示された。 

本研究にはいくつかの限界がある。第一に，本研究では健常ボランティアを

対象とした点である。静脈の直径や走行方向に対する依存性を詳細に調べるた

めには，数値シミュレーションやファントムによる検討が必要である。第二

に，臨床例を対象とした評価も必要である。第三に，本研究では撮像条件が十

分に最適化されておらず，特にボクセルサイズの検討が不十分と考えられる点

である。本研究では，水平磁場MRIにおける従来 SWIで至適とされる異方ボ

クセル（面内解像度とスライス間解像度の比が約 1:4）を選択した(Xu and 

Haacke, 2006)。しかし，QSM 法を用いた磁化率強調画像では，異方ボクセルよ

り等方ボクセルの方が静脈の描出に適するとされている(Liu et al., 2014)。従っ

て，SDWIのコントラストも等方ボクセルを用いることで更に改善する可能性

がある。第四に，磁場強度が小さいMRI（1.0 テスラ以下）への適用について

は検討していない。基本的に，SDWIのアルゴリズムは磁場強度に影響されな

いと考える。しかし，磁場強度の低下に伴い，信号対ノイズ比や共鳴周波数が

低下するため，磁化率画像のノイズが増加すると予想される。このノイズの増

加に対する SDWIの描出能の変化について更なる検討が必要である。  

本研究の結論として，垂直磁場MRIにおける SWI法の実現を目的として，

磁化率画像を用いた新しい画像処理法（SDWI）を開発した。SDWI 法では，少

ない反復回数の重み付き最小二乗法を用いて計算された磁化率画像を用いて，

磁化率の高い組織のコントラストを強調する。SDWI法は，静脈や深部灰白質

組織を明瞭に描出し，また短い計算時間と少ないストリークアーチファクトの

両立を可能とした。以上より，QSM 法を用いた画像処理法（SDWI）により垂

直磁場MRIで磁化率強調画像法が実現する可能性が示された。 
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総括および結論 

 

1. 本研究から得られた新しい知見 

 アルツハイマー病の早期診断を目的として，磁化率画像と構造画像に基づく

新しい診断指標を提案し，診断能を評価した。その結果，従来の構造画像の

みに基づく診断指標に比べて軽度認知障害に対する診断能が向上する可能性

が明らかとなった。 

 体幹部の QSM 法に関して，水と脂肪の磁化率差に起因するアーチファクトを

低減する新しい画像処理法を提案し，その効果を評価した(Sato, et al., 2020)。

その結果，水領域と脂肪領域の磁化率を別々に計算することにより，アーチ

ファクトが低減し，磁化率の算出精度が向上することが分かった。これによ

り，高画質な体幹部 QSM 法を実現できる見込みを得た。 

 垂直磁場MRIにおける SWI法の実現可能性を明らかにするため， QSM 法を

用いた新しい画像処理法を提案し，その効果を評価した(Sato, et al., 2018b)。

その結果，提案法は短い計算時間でアーチファクトを発生することなく，水

平磁場型と垂直磁場型のいずれの装置においても静脈や鉄沈着を良好に描出

した。これにより，垂直磁場 MRIで SWI法を実現できる見込みを得た。 

 

2. 新知見の意義 

第一章では，QSM 法を用いることでアルツハイマー病の早期診断能が向上す

る可能性が明らかとなった。これにより，従来正確な診断が困難であった軽度認

知障害などの患者に対して，より早く適切な処置を行える可能性がある。例えば，

症状の進行を遅らせるための適切な治療や，患者本人やその家族の病気に対す

る理解を深めることにつながると考えられる。これらは患者や家族の負担を軽

減し，医療費や介護費の削減にも貢献すると考えられる。また近年アルツハイマ

ー病の疾患修飾薬の開発において，発症前から正確な診断を行い，介入すること

が重要と考えられている(Suzuki et al., 2017)。その方法の一つとして，アルツハ

イマー病に伴うアミロイド β 蓄積を検出するアミロイド PET があるが，高額な

検査費用や放射線被ばくなどの問題がある。MRI で早期診断が可能となれば，

疾患修飾薬の開発加速に貢献できる可能性がある。 

第二章では，高画質な体幹部 QSM 法を実現できる見込みが明らかとなった。

これにより，体幹部における様々な疾患の診断に役立てることができる。例えば



 

54 

 

前立腺がんにおいては，低酸素状態を明らかにすることで放射線治療後の再発

可能性を予測できることが報告されている(Milosevic et al., 2012)。QSM 法で求め

た酸素摂取率から前立腺腫瘍の低酸素状態が検出できれば，放射線治療の計画

策定や予後評価に役立つと期待される。また肝臓では，肝硬変の診断に有用とな

る可能性がある。肝硬変の評価は，現在肝生検による線維化の評価がゴールドス

タンダードだが，サンプリングエラーや侵襲性などの問題がある。QSM 法を用

いて，鉄沈着やコラーゲンの沈着など肝硬変に伴う磁化率変化を非侵襲に評価

することで，その重症度を評価できると期待される。 

第三章では，垂直磁場 MRIにおいて SWI法を実現できる見込みを得た。SWI

法は，脳卒中や血管奇形など様々な疾患の診断に有用な方法である。水平磁場

MRIで撮像が困難な閉所恐怖症や体格の大きい患者に対し，提案する SWI法を

垂直磁場 MRI で適用することで，正確な診断と適切な治療へつなげられると考

える。 

 

3. 本研究で得られた新知見から今後どのような研究が展開されうるか 

認知症の診断に関しては，今回はアルツハイマー病を対象として診断指標算

出アルゴリズムを作成したが，本技術は他の神経変性疾患に応用することもで

きる。例えば，前頭側頭型認知症やレビー小体型認知症など変性性認知症の鑑別

診断への応用が考えられる。これまで MRI で計測可能な脳萎縮，脳血流，水の

拡散係数などに基づき鑑別する方法(Bron et al., 2017)が提案されているが，ここ

に磁化率変化という新しい軸を加え，多変量で高精度に変性性認知症を鑑別で

きる可能性があると考える。 

体幹部のQSM法に関しては，肝硬変への臨床応用が考えられる。肝硬変では，

肝臓内の線維構造に沿って鉄沈着がまばらに生じることが知られている。この

特徴を活かして肝臓の磁化率画像にテクスチャ解析を適用することにより，健

常者と肝硬変患者でテクスチャ値が変化すること，テクスチャ値が超音波エラ

ストグラフィの肝硬度と相関することが共同研究で明らかになりつつある

(Yoshikawa et al., 2019)。このように，磁性体が関わる様々な体幹部疾患に対して，

QSM 法の有効性を明らかにする研究が今後展開されると考える。 
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4. 今後の課題 

第一章では，同一のデータに対して診断指標の最適化および評価を行った。

今後は，新たな前向き研究に基づき，最適化した診断指標を再評価する必要が

ある。また，比較的コホートが小さいことを考慮して線形SVMに基づく診断指

標を提案した。今後は，より大きいコホートを対象として，ニューラルネット

ワークなど非線形性の高い判別法を用いて精度を向上させる。また，今回の技

術を項3で述べたように変性性認知症の鑑別診断支援に応用する。 

第二章では，前立腺を対象として手法を評価した。今後は，肝臓や乳房など

を含む体幹部全体を対象として評価と改良を進める。また，項3で記載したよ

うに肝硬変や前立腺がんなど様々な体幹部疾患の臨床評価を推進する。 

第三章では，主に健常例を対象として手法を評価した。今後は，数値シミュ

レーションやファントム実験を行い，幅広い条件（静脈の太さや角度など）に

対して提案法の効果を明らかにする必要がある。また臨床例へ適用し，健常例

と同様の効果が得られるかを確認する必要がある。 

以上のように，QSMの適用を拡大し，臨床現場で普及させることにより，磁

性体の異常な欠乏や蓄積に起因する様々な疾患の診断に役立てていく。 
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