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はじめに
MRIは他の画像診断法に比べて多機能

で、さまざまな情報（T1、T2、B₀、拡散、

灌流など）を検査・測定することができ

る、有力な診断・予後・治療評価ツール

である。しかし、MRIには欠点もある。他

の診断法に比べて時間がかかり、一般

的には定性評価であり、各組織の絶対

値ではなく組織間のコントラストが病変

の性状評価に用いる主な情報になる。

この情報は診断・予後・治療の評価に

極めて有用であることが証明されてい

るが、定量手段がないと客観的な評価

に限界が生じ、解釈のばらつきを招い

たり、臨床上の目的によってはMRIの

有用性が低下する。この限界を克服す

るために、T1緩和時間や T2緩和時間

などの組織特性を測定できる定量評価

法の開発に多大な努力が注がれた。組

織特性の定量評価が可能になると、正

常組織と病変組織を定量値に基づいた

識別ができるようになり［1］、複数の

フォローアップ研究間の検査を客観的

に比較しやすくなるほか［2］、標準の強

調画像より細胞レベルの変化をよく表

すことができる可能性がある［3, 4］。定

量的イメージングは心臓のびまん性の線

維化［5］、鉄沈着［6］、肝臓の脂肪沈着

［7］などの微細な特徴を示す疾患の評価

においては非常に重要である。また、T1、

T2、拡散などの多様な特性が相乗効果を

示して診断・予後・治療の評価に関する

情報を劇的に改善するケースもある。定

量的イメージングはMRコミュニティの

長年の目標であったが、初期の定量的イ

メージングは定性的イメージングに比べ

て時間効率が悪いという欠点に直面し

た。初期の T1・T2マッピング法では、 

1回につき 1つのパラメータを測定する。

つまり、ある 1つの撮像パラメータを変

化させ、その他のパラメータは不変で複

数の画像を収集する（図1A）。次に、これ

らの画像と数学的モデルのフィッティン

グを行い、緩和時間（T1）［8］や信号減衰

時間（T2）［9］など 1種類のパラメータを

推定する（図1B）。このプロセスを評価対

象のパラメータごとに繰り返す必要があ

る。このように、初期の方法は 1つを除く

全てのシーケンスパラメータと信号の状

態を一定にする必要があることと、1回に

つき 1種類のパラメータしか評価できな

いことから、スキャン時間が長くなって時

間効率が非常に悪く、スキャン間に動き

が発生すれば無効になる可能性があり、

臨床環境には不向きであった。近年、さ

まざまな撮像時間の短縮方法［10-13］

や、1回の撮像で T1測定と T2測定を組

み合わせる方法［14-18］が提案されてい

る。しかし、臨床使用には依然として大き

な壁があり、特に問題なのは定量評価の

スピードと精度の両立である。定量的イ

メージングの一般的な欠点を克服するた

めに最近開発されたのがMagnetic Res-

onance Fingerprinting（MRF）¹である

［19-21］。本法は時間効率のよい 1回の

撮像で T1、T2、相対スピン密度、B₀不均一

（off-resonance周波数）など複数のパラ

メータを同時に得ることを目指している。

MRFは従来とは全く異なる方法で、定量

的MRIのやり方を根底から変えるもので

ある。1つを除く全てのシーケンスパラ

メータを固定した撮像を行う代わりに、

MRFは撮像パラメータをわざと擬似ラン

ダムに変化させ、組織ごとに固有の信号

変化（シグナルエボリューション）が生じ

るようにする。このシグナルエボリュー

ションは多様な組織パラメータを組み合

わせた各種の物理モデルを用いて基礎

原理からシミュレートすることができ、

それをディクショナリーと呼ばれるデー

タベースに収録しておく。データ収集後

にパターン認識アルゴリズムを用い、ボ

クセルごとにそのシグナルエボリュー

ションを最もよく表すディクショナリー

収録データを探し出す。そして、このデー

タのシミュレーションに用いたパラメー

タをそのボクセルに割り当てる。このプ

ロセスは科学捜査において指紋鑑定に

より個人を特定するプロセスに似てい

る。収集したシグナルエボリューション

は各組織に固有のもので、鑑定のため

に採取した指紋（フィンガープリント）と

見なすことができる。ディクショナリー

は既知の指紋が個人情報とともに保存

されたデータベースに相当する。科学

捜査の場合は、各指紋にその持ち主の

氏名、身長、体重、眼の色、生年月日な

どの個人的特徴が対応している。同様

に、MRFの場合はディクショナリー内の

各フィンガープリントにその発生源の組

織の T1、T2、相対スピン密度、B₀、拡散

などのMRI関連特性が対応している。

データ収集後に、あるボクセルのフィン

ガープリントを全ディクショナリー収録

データと比較し、そのフィンガープリント

と最もよく似たデータを明確な一致と

見なす。これでそのボクセルの組織が

同定され、そのフィンガープリントに対

応する既知の全パラメータをディクショ

ナリーから取り出して、そのボクセルに

割り当てることができるようになる。信

号成分の一意性とディクショナリーのシ

ミュレーション精度が、組織パラメータ

を正しく推定するための 2大要素とな

る。本稿ではMRFの基本コンセプトに

ついて説明するとともに、MRFの臨床

応用例を示す。

撮像シーケンス
標準の定量的MRイメージング法は複

数の撮像を必要とし、各撮像において

はフーリエ領域（k-space）の全データが

得られるまでずっと同じ撮像パターン

〔RF励起角度（フリップ角、FA）、繰り返

し時間（TR）、傾斜磁場パターンなど〕を

繰り返す。次に、フーリエ変換を用いて

各画像を再構成し、各ボクセルに非線

形フィッティングプロセスを適用して T1

や T2の緩和曲線を推定し，そこから

T1値や T2値を求める。その方法とは

異なり、MRFはフリップ角、TR、k-space

軌道（図2A、図2B）を撮像全体にわたっ

て擬似ランダムに変化させる。適切に

変化させれば組織ごとに異なるシグナ

ルエボリューションが生成され、組織の

認識に使える固有の「フィンガープリン

ト：指紋」が得られる。最初のMRF ［19］

は balanced steady-state free-preces-

sion（bSSFPまたは TrueFISP）シーケン

スを用いていた。T1、T2、off-resonance

周波数に対する感度と、このシーケンス

により生成される定常状態の信号が十

分に研究されていること［22］がその理

由である。FA（図2A）は磁化の遷移状態

をスムーズに変化させるために正弦曲

線状の変化とし、250のタイムポイント

（画像）分の期間にわたって 0°～60°と

0°～30°で交互に変化させる。さらにラ

ンダムな変化を加え、類似のパラメータ

を持つ組織の信号経時変化に違いを生

じさせる。1/2周期（250画像）が終了す

るたびに、次の 50回分のフリップ角を

0°にして信号回復を図る。一方、TRの変

化はパーリンノイズ（Perlin noise）［23］

に基づき、9.34 ms～12 msの範囲で

変化させる。これらはパラメータのラン

ダム変化の一例にすぎない。その他の

ランダムパターンも検討されており

［19, 24］、MRFが特定のパラメータセッ

トに限定されないことを示している。組

織間の T1の差を強調するために、撮像

シーケンスの先頭に 1つの inversion 

従来のパラメトリックマッピング法。従来のT1マッピング（上段）およびT2マッピング（下段）の例。（図1A）TI（T1マップ）またはTE（T2マップ）を変化さ

せたフルサンプル画像を1枚ずつ収集していく。（図1B）各ボクセルの一連の値に対し指数関数フィッティングを行い、最もよく適合する曲線を求めて

緩和時間または減衰時間を得る。

1

1A 1B

T1 mapping

T2 mapping

T1 map

T2 map

(–      )
TI
T1M 0(1–2e         )

(–      )
TE
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1 本法は開発中の段階でまだ市販されていない。今後
の販売は未定。本稿は開発前段階の研究報告であるた
め、本稿の結果は全て予備的なものであり、一般化す
ることや結論を導くことはできない。本法は設計変更を
繰り返す可能性があり、製品化とその内容・機能につ
いては未定。
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FMRFフレームワークのフローチャート。（図2A）TrueFISP撮像におけるFAおよびTRの変化例。（図2B）TRごとの励起パルス、スライス選択傾斜磁場、

リードアウト、k-space軌道を示すシーケンス図。（図2C）3種類のTRで収集した3枚のアンダーサンプル画像例。（図2D）主な4組織：脳脊髄液（CSF、T1

＝5,000 ms、T2＝500 ms）、脂肪（T1＝400 ms、T2＝53 ms）、白質（T1＝850 ms、T2＝50ms）、灰白質（T1＝1,300 ms、T2＝85 ms）のディクショナ

リー収録データ例。（図2E）あるボクセルのフィンガープリントをディクショナリー収録データと照合して最も近いものを求めることで、そのボクセルが

表す組織の特性を抽出することができる。（図2F）あるボクセルの全アンダーサンプル画像にわたる信号強度変化（フィンガープリント）。（図2G）ボク

セルごとにマッチングプロセスを繰り返して得たパラメータマップ。
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recoveryパルスを加える（図2B）。TRご

とに、大幅にアンダーサンプルされた画

像を再構成する（図2C）。元の画像シ

リーズはそれ自体では役に立たない

が、各ボクセルには後でマッチング（同

定）に使えるフィンガープリントが含ま

れているのが分かる。収集する画像（タ

イムポイントとも言う）の総数は、画像

の分解能やアンダーサンプリングレー

ト、マッチング法などに応じて 1,000枚

［19］から 2,500枚［21］までの幅があ

る。我々はほとんどの場合、最短時間の

傾斜磁場とゼロモーメント補正を備え

るよう設計された variable density spi-

ral軌道［25］を用いている。例えば、

128× 128マトリクスの場合は 1つの

軌道（インターリーフ）で k-spaceの中

心部をサンプルし、48のインターリーフ

で k-spaceの外周部をサンプルする。

256× 256マトリクスの場合は 24の

インターリーフで k-spaceの中心部を

サンプルし、48のインターリーフで

k-spaceの外周部をサンプルする。TRご

とに 1つのインターリーフを収集して 1

つの画像（タイムポイント）を再構成す

る。次の TRで収集するインターリーフ

は、その前の状態から 7.5°（≒ 2π /48）

回転させる。

MRFのフレームワークは TrueFISPベー

スの撮像に限らず、ほぼ全てのシーケン

スに適用することができる。例えば、広い

FOVのスキャンや高磁場スキャナで見ら

れるバンディングアーチファクトを回避す

るために、steady-state precession（FISP）

シーケンスを用いたMRFフレームワーク

がある［20］。FISPシーケンスは T1およ

び T2に対する感度は高いが、off-reso-

nance周波数に対する感度は低下する。

これは TRごとにアンバランスな傾斜磁

場を加えるためで、信号は 1ボクセル内

のスピンの合計となり、バンディングアー

チファクトの影響を受けにくくなる。しか

し、このアンバランスな傾斜磁場のため

に、FISPシーケンスは TrueFISPシーケン

スに比べて遷移状態が短くなる。そのた

め、信号とアンダーサンプリングアーチ

ファクトの非干渉性（インコヒーレンス）

を維持してフィンガープリントを同定でき

るようにするためには、TrueFISPシーケ

ンスの場合とはやや異なる方法で擬似ラ

ンダムな FA変化を行う必要がある。つま

り、FAは正弦曲線状に変化させ、1/2周期

ごとに到達する最大 FAを 5°～90°の範

囲でランダムに変化させる。TRの変化は

常にパーリンノイズパターンに基づき、

11.5 ms～14 msの範囲で変化させる。 

ディクショナリーの生成
ディクショナリーはMRFフレームワーク

の心臓部と見なすことができる。ディク

ショナリーは撮像時に観察される可能性

があるシグナルエボリューションを生理

学的に考えられる限り全て収録したデー

タベースであり、これにより各ボクセル内

の組織を同定することができる。指紋鑑

定プロセスと同様に、MRFはあらゆる候

補データを収録した十分に大きなデータ

ベースが利用できる場合のみ効果を発

揮する。MRFのディクショナリーはコン

ピュータ上で、撮像時のスピンの挙動を

シミュレートして実際のシグナルエボ

リューションを予測するアルゴリズムを用

いて生成される。TrueFISPベースの撮像

で検討したい組織パラメータセットがあ

る場合は（図2D）、Bloch方程式［26］を

用いてスピンに対する撮像シーケンスの

各種作用をシミュレートする。したがっ

て、MRFで取り出せる情報は、どの物理的

作用をどのようにシミュレートしたかに

関係する。開発の初期段階では T1、T2、

off-resonanceのシミュレーションが組み

込まれたが、ほかにも部分容積［19］、拡

散［27］、灌流［28］といった組織特性の

シミュレーションと抽出が可能である。

ディクショナリーはそのサイズが重要で

ある。収集されうる全ての組織パラメー

タを確実に同定するには、T1、T2、off-

resonance周波数の組み合わせを幅広

くシミュレートする必要がある。表 1に

示すパラメータ範囲の標準的な True-

FISPディクショナリーでは合計 36万

3,624通りの組み合わせになり、人体で

一般的に認められるパラメータ値が含

まれる。標準的なデスクトップパソコン

で C++ベースのスクリプトを用い、

1,000タイムポイントのディクショナ

リーの計算を行うと、所要時間は約 2.5

分、メモリーサイズは 2.5 GBになる。

ディクショナリーのサイズや分解能をさ

らに向上させると得られるマップの精

度も向上するが、その代償として再構成

の所要時間や必要なメモリー容量が増

大する［19］。FISP撮像のシミュレーショ

ンは上記の方法とは異なる。FISP撮像

の場合はさまざまな周波数での磁化ベ

クトル（isochromat）のシミュレーション

が必要で、それを後から結合するので、

Bloch方程式によるシミュレーションプ

ロセスでは時間がかかる可能性があ

る。それに代わる時間効率のよいシミュ

レーション法が Extended Phase Graph

（EPG）法［29］で、シーケンスの作用を

受けるスピン系を離散的な位相状態の

集まりとして表すことができ、アンバラ

ンスな傾斜磁場によって強くディフェー

ズされるスピンのシグナルエボリュー

ションをシミュレートするのに理想的で

ある。FISPシーケンスは TrueFISPに比

べて off-resonanceに対する感度が低

いので、そのディクショナリーには T1

緩和時間と T2緩和時間のみが計算対

象パラメータとして組み込まれる（表

1）。ディクショナリー収録データは 1万

8,838個になり、標準的なデスクトップ

パソコンで計算時間は約 8分、メモ

リーサイズは約 1.2 GBになる。使用

シーケンスを問わず、ディクショナリー

は事前に 1回計算するだけでよい。そ

れを後からスキャナ上で用い、シミュ

レートしたシーケンスパラメータで収集

した各MRF画像を再構成すればよい。

マッチング

データ収集後に各ボクセルのフィン

ガープリント（図2F）を正規化したもの

と、正規化された全ディクショナリー収

録データを比較して、そのボクセルの組

織を同定する（図2E）。最も単純な方式

のマッチングとして、ボクセルの信号と

シミュレートした各フィンガープリント

信号との内積を取り、最高値を返すデー

タがその組織特性を最もよく表すもの

と見なし、そのデータの T1値、T2値、

off-resonance値をそのボクセルに割り

当てる（図2G）。一方、相対スピン密度

（M₀）マップは、収集したフィンガープリ

TrueFISP FISP

Parameter Min 
value

Max 
value

Step  
size

Min 
value

Max 
value

Step  
size

T1 (ms) 100 2000 20 20 3000 10

2000 5000 300 3000 5000 200

T2 (ms) 20 100 5 10 300 5

100 200 10 300 500 50

200 1900 200 500 900 200

Off- 
resonance 
(Hz)

-250 -190 20

-50 50 1

190 250 20

表1：TrueFISPシーケンス（左）およびFISPシーケンス（右）用のディクショナリー生成に用いるパラメー
タの範囲およびステップサイズ（値を変化させるステップ）
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ントとシミュレートしたフィンガープリン

トのスケーリングファクターとして計算

される。内積は安定した演算であること

が実証されており、アンダーサンプリン

グによる SNR低下や多少のモーション

アーチファクトが存在する場合でも正し

く組織を分類することができる［19］。本

法は個々のシグナルエボリューションが

インコヒーレントなので、単一ボクセル

内に存在する異なる組織成分（部分容

積効果）を識別できる可能性もある。異

なる組織が混在したボクセルのフィン

ガープリント（S）は、各成分（D）の加重

合計（w）と見なすことができる（S＝

Dw）。各成分がアプリオリ（事前）に分

かっていれば、この式の適正な逆問題解

〔(D)-1S＝ w、ここで (D)-1は Dの擬似

逆行列〕が各ボクセルにおける各成分

の重みを与えることが示されている

［19, 31］。パターン認識アルゴリズムは

スキャナで撮像ごとに実行されるので、

MRF技術とそれによって得られる結果

臨床的有用性を発揮するには、この演

算が適切な時間で実行されることが極

めて重要である。内積を用いるダイレク

トマッチングは正確だが、分解能 128

× 128、1,000タイムポイントの 2Dス

ライスと収録データ数 36万 3,624個

のディクショナリーとのマッチングには

最長で約 160秒かかる可能性がある。

同様に FISPの場合は、256× 256ボク

セル、1,000タイムポイントの 2D画像

と収録データ数 1万 8,838個のディク

ショナリーとのマッチングに約 30秒か

かる。ディクショナリーを時間の次元ま

たはパラメータの組み合わせの次元で

圧縮し、必要な比較の回数を減らすこと

でマッチングを高速化できる可能性が

ある。特異値分解（singular value deco-

mposition；SVD）を用いてディクショナ

リーを時間の次元で圧縮することが可

能で、それによりTrueFISPディクショナ

リーのマッチング時間は 1/3.4に、FISP

ディクショナリーのマッチング時間は最

大 1/4.8に短縮されることが示されて

いる［31］。SVDベースのディクショナ

リー圧縮はパラメータ推定精度の低下

が 2％未満である。本法では、SVDで得

られる最初の 25～200個の特異ベクト

ルで構成される低次元の部分空間に

ディクショナリーを射影する。収集した

フィンガープリントを同じ部分空間に射

影し、射影された信号と圧縮されたディ

クショナリーを用いてマッチングを実行

する。このフレームワークは計算回数が

減少するので、部分空間へのデータ射

影という追加演算にもかかわらず最終

的な計算時間が短縮される。マッチン

グの計算時間を短縮するもう1つの方

法がパラメータ組み合わせの低次元化

で、高速グループマッチングアルゴリズ

ム［32］が開発されている。本法では、

強い相関を持つディクショナリー収録

データを 1つのグループにまとめ、その

グループを最もよく表す代表信号を新

たに生成する。したがって、マッチング

は 2段階に分かれる。まず、収集した

フィンガープリントを各グループの代表

信号と照合し、相関が最も高いグルー

プのみを検討対象として残す。次に、そ

のフィンガープリントと残ったディクショ

ナリー収録データを照合し、最もよく一

致するものをパラメータ割り当て用

データとして得る。このアルゴリズムは

マッチングの計算スピードが SVD圧縮

に比べて 1桁速く、ダイレクトマッチン

グに比べて 2桁速いが、大幅なマッチ

ングの質の低下はない。このようなテク

ニックを用いれば、MRFの臨床使用を

実現できる可能性がある。

アンダーサンプリングとモーション

MRFで得られるパラメータマップは、従

来の再構成法とは対照的にパターン認

識アルゴリズムの産物であり、そのため

MRFは各種の画像アーチファクトに強

い。この効果を強めるのが FA、TR、

k-space軌道のランダムな変化で、その

目的は各種組織のフィンガープリントを

識別することだけでなく、フィンガープリ

ント間のインコヒーレンスを高める狙い

もある。ノイズやアンダーサンプリング

アーチファクトと信号がインコヒーレント

である限り、信号ノイズ比が低い場合や

アクセラレーション実施下でもマッチン

グよってシグナルエボリューションを認識

することができる。また、不鮮明な指紋や

部分的な指紋でも正しく鑑定できるのと

同様に、MRFもフィンガープリントがモー

ションにより部分的に破損している場合

にモーションアーチファクトを残さずパラ

メトリックマップを生成することができる

［19］。

ボランティアの撮像

ボランティアを対象にMRFの試験を行

い、脳、腹部、心臓の 2Dスキャンを行っ

た。全ての in vivo試験が施設内倫理委

員会のガイドラインに従って行われ、各

被検者からデータ収集前にインフォーム

ドコンセント書類への署名を得た。スキャ

ンは 3T MAGNETOM Skyraシステムで

20チャンネル・ヘッドコイルまたは 18

チャンネル・フェーズドアレイボディコイ

ル＋スパインコイルを用いて行った。脳

のスキャンでは、撮像パラメータの変化

（FAおよび TR）を前述の通り設定し、

3,000タイムポイントを収集した。FOVは

300 mm× 300 mm、スライス厚は 5 

mm、マトリクスサイズは 256× 256で

あった。撮像時間は 2D TrueFISPスライ

ス 1枚 が 38秒、FISP撮 像 が 41秒 で

あった。心臓MRFスキャンは、ECGトリ

ガー使用でデータ収集を拡張中期に限

定するよう調整したパルスシーケンスを

用いた［35］。16心拍にわたる息止めで

合計 768タイムポイントを収集し、ス

キャンウインドウは 250 ms、FOVは 300 

mm× 300 mm、スライス厚は 8 mm、マ

トリクスサイズは 192× 192であった

［35］。腹部および心臓の撮像では、それ

True FISP

FISP

True FISP

FISP

FISP

T1 map T2 map M0 map B0 map

ボランティア2例のTrueFISPおよびFISPによるT1、T2、相対スピン密度（M₀）、off-resonance（B₀）マップ。（図3A）頭部スキャンのシングル2Dスライス。

（図3B）腹部スキャンのシングル2Dスライス。（図3C）心臓の短軸拡張期シングル2Dスライス。TrueFISPによるT2マップおよびB₀マップでは磁場の不

均一によるバンディングアーチファクトが認められる（青色矢印）。

3

3A

3B

3C
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ぞれ参考文献［21］および［35］に示す方

法で k-space軌道および撮像プロトコル

を調整した。ディクショナリーを前述の通

り生成し、SVDベースのマッチングを用い

てパラメータを推定した。図3に、ボラン

ティアスキャンで得た脳（図3A）、腹部（図

3B）、心臓（図3C）のマップを示す。FISP

および TrueFISPの両MRFともに、高分

解能のマルチパラメトリック組織マップ

が得られた。FISP撮像は off-resonance

の情報がないという欠点があるが、バン

ディングアーチファクトの影響を受けにく

いという利点がある。したがって、FISP 

MRFは腹部の撮像に有利である。急激な

磁化率の変化があって大きな FOVが必

要な腹部では、balanced SSFP撮像はバ

ンディングアーチファクトを招く。MRF

マップで得た値は、全般的に標準のマッ

ピング法によるものとよく一致しており

［20］、表 2に示すように文献に報告され

た組織パラメータ値ともよく一致してい

る［19, 24］。ただし、CSFおよび脂肪の

値に関しては不一致が見られる。CSFの

T2値がMRFと文献で異なるのは、ディ

クショナリーのシミュレーション時にス

ライス面貫通方向の CSFの動きを考慮

していないことで説明がつく［19］。一

方、脂肪の T1値の相違は、T1の範囲

100～600 msに対して T1ディクショナ

リーの分解能が意図的に低くなってい

ること（100 ms）が主な原因である［21］

MRFは従来のマッピング法に比べて非

常に効率が高く［19-21］、DESPOTのよ

うな高速 T1・T2マッピング併用法と比

べても高効率である［19, 36］。MRFフ

レームワークはその効率と精度の高さ

ゆえに、臨床的に妥当な撮像時間で情

報を失わずにパラメトリックマッピング

を行うことができる。この方法なら、マ

ルチパラメトリックマッピングを臨床環

境に組み込める可能性がある。

患者の撮像
MRFによる撮像は患者を対象とした試

験でも好成績であった。図4は、臨床環

境において脳および腹部のMRFが実

現可能であることを示している。脳腫瘍

の患者と乳がんの肝転移の患者のデー

タを前述の FISP撮像で収集した（図

4）。転移病変の T1緩和時間が周囲組

織に比べて長いことが分かる。転移性

腺がんの患者 6例において、転移性腺

がんの平均 T1値は約 1,673± 331 ms、

平均 T2値は約 43± 13 msであること

が示された。これらの値は周囲組織の値

（それぞれ 840± 113 msおよび 28±

3 ms）に比べて非常に長い［21］。最近

の研究では、組織の緩和時間を用いて

腫瘍の治療効果を予測できるかどうか

が検討されており、例えば T1緩和時間

は化学療法の効果を示す指標になる可

能性がある［35, 36］。このように、高速

マルチパラメトリックマッピングは多特

性を同時評価できる世界への道を開く

可能性があり、そうなれば病変の特性

をより深く評価することや、病態と進行

に関する理解を深めることが可能にな

るかもしれない。

合成強調画像
また、1回のMRFスキャンで得た複数

のパラメータマップから、“標準の” 強調

画像をレトロスペクティブに計算・評価

することもできる。図5に、前述のボラ

ンティアおよび患者の頭部スキャンで

得た FISP T1マップおよび同 T2マップ

から計算した、T1強調画像および T2

強調画像の例を示す。

結論
MRFは全く新しいMRIのフレームワー

クであり、そのパルスシーケンスデザイ

ンは画像の収集ではなく組織特性の直

接測定を目的としている。MRFでは、

シーケンスによって各組織に固有のシ

通常の強調画像の合成。図3および図4のFISP MRFによるT1、T2、M₀マップから再構成した健

常ボランティアおよび脳腫瘍患者のT1強調画像およびT2強調画像。
5

Healthy Volunteer

T1-Weighted

T2-Weighted

Tumor Patient

患者画像例。脳［16］および腹部［20］のFISPプロトコルを用いて得たT1、T2、相対スピン密度（M₀）の定量マップ。（図4A）脳腫瘍患者のマップ。（図4B）

69歳の転移性乳がん患者のマップ。転移（青色矢印）は周囲組織に比べて全ての組織パラメータ値が増大している。
4

4A

4B

T1 map T2 map M0 map

T1 (ms) T2 (ms)

Tissue MRF Literature MRF Literature

White matter 685 ± 33 [19] 608–756 [34, 40–42] 65 ± 4 [19] 54–81 [34, 40–42]

781 ± 61 [20] 788–898 [43] 65 ± 6 [20] 78–80 [43]

Gray matter 1180 ± 104 [19] 998–1304 [34, 40–42] 97 ± 5.9 [19] 78–98 [34, 40–42]

1193 ± 65 [20] 1286–1393 [43] 109 ± 11 [20] 99–117 [43]

Cerebrospinal fluid 4880 ± 379 [19] 4103–5400 [34, 40–42] 550 ± 251 [19] 1800–2460 [34, 40–42]

Liver 745 ± 65 [21] 809 ± 71 [44] 31 ± 6 [21] 34 ± 4 [44]

Kidney medulla 1702 ± 205 [21] 1545 ± 142 [44] 60 ± 21 [21] 81 ± 8 [44]

Kidney cortex 1314 ± 77 [21] 1142 ± 154 [44] 47 ± 10 [21] 76 ± 7 [44]

Skeletal muscle 1100 ± 59 [21] 1017 ± 78 [45] 44 ± 9 [21] 50 ± 4 [46]

Fat 253 ± 42 [21] 343 ± 37 [45] 77 ± 16 [21] 68 ± 4 [44]

表2：MRFで測定した各種組織のT1緩和時間およびT2緩和時間と文献報告値の対応表
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グナルエボリューション、すなわちフィ

ンガープリントを生成し、それを理論上

のシグナルエボリューション群と照合す

ることにより、1回の撮像で複数の組織

特性を測定する。測定を 1回行えばさ

まざまな組織固有の特性を直接知るこ

とができ、それらの情報の相乗効果で

診断・予後・治療の評価が改善される

可能性がある。本稿では 2種類のMRF

しか示さなかったが、MRFフレームワー

クではパラメータをランダムに変化さ

せてよいので、標準のMRIシーケンス

に比べてシーケンスデザインの自由度

が高い。この自由度ゆえに、これまでに

ない特性を検査・測定できる、全く新し

い可能性を持った撮像・再構成法の世

界が我々の前に開かれたのである。本

稿は T1、T2、M₀、B₀の特性評価に的を

絞ったが、MRFはこれらに限定されな

い。MRFの可能性を引き出すさまざま

な研究が行われており、拡散［27］、動

脈スピンラベリング［28, 42, 43］、化学

交換［44］などが検討されている。MRF

はパターン認識の性質上、撮像がアン

ダーサンプリングやモーションによる

アーチファクトの影響を受けにくく、マ

ルチパラメトリックマッピング法を臨床

環境に組み込む上で非常に重要な高効

率、高精度、高ロバスト性が得られる。

さらに、標準のMRI撮像法に比べて高

効率でアーチファクトに強いので、MRI

検査の所要時間、ひいては費用を削減

できる可能性があり、他の画像診断法

に比べて低費用で競争力が高いものに

なる可能性がある。
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臨床MRIプロトコル最適化の新戦略 
迅速な検査と患者ケアの改善

Otto Rapalino, M.D.1; Keith Heberlein, Ph.D.2

1 Neuroradiology Division, Department of Radiology, Massachusetts General Hospital, Boston, MA, USA  
2 Director of Neuro Applications Development, Siemens Healthcare USA

医療費や患者の価値観に基づく治療結

果への関心の高まりが、MRI業界に革命

的な変化を引き起こしつつある。MRIは

時間がかかる非常に高額な画像診断法

であるという古い印象を払拭するため

に、MRIにかかわる研究者、臨床医、企

業の専門家が手を組んでプログラムを

構築する必要がある。先進技術の利用、

読影手順の改善、MRIの標準的な操作

習慣の変更を通して、2者の協力による

改革を実現できる可能性がある。シーメ

ンスのMRI部門は、ボストンのMassa-

chusetts General Hospital（MGH、マサ

チューセッツ総合病院）と共同でそのよ

うなプログラムを構築しており、その初

めての成果が先ごろ立ち上げられた

GOBrainという形で利用可能になった。

GOBrainは 5分でプッシュボタン式（ボ

タンを一つ押すような簡単操作）で脳の

診断検査が行える新しいアプリケーショ

ンである。本稿では、GOBrainを実現す

るための戦略的アプローチについて詳

述するとともに、臨床的に妥当性が検証

された迅速MRI検査法の開発に向け

て、今後 GO（Generalized Optimized）ス

トラテジーを拡張する可能性について

簡単に述べる。GOBrainは臨床的に妥

当性が検証された所要時間 5分 ¹の脳

診断検査で、最適化されたパルスシー

ケンスによる 5つの診断上重要な脳

MRIプロトコル［1, 2］で構成されてい

る。押しボタン式の検査で、患者個別の

解剖学的ランドマークに基づくAuto-

Alignテクノロジーによる自動スライス

ポジショニングを組み込んでおり、術者

の介入を最小限に抑えている。サジタル

T1強調、アキシャル T2強調、アキシャ

ル T2強調 DarkFluid、アキシャル拡散

強調、アキシャル T2*強調の各コントラ

ストのシーケンスを搭載している。総検

査時間 5分の中で、診断上の有用性が

高いコントラストに長い撮像時間を与え

ており、その優先順位は DarkFluid 

（FLAIR）、T2強調、拡散強調、T1強調、

T2*強調となっている。同期表示プロトコ

ル（図1）で複数のコントラストを読み出

すために、各種アキシャル画像は同じ撮

像領域（FOV）、同じスライス厚で撮像す

る。GOBrainの実現を可能にしたMRIテ

クノロジーには、パラレルイメージング

［3］および高チャンネル密度コイル［4, 

5］、3Tイメージングなどがある。当初の

予想では、迅速検査は高磁場強度および

多チャンネルのシステムでなければ不可

能だと思われた。しかし、開発努力の過程

で、1.5Tのシステムやチャンネル数の少

ないヘッドコイルでも、総スキャン時間は

多少長くなるものの、GOプロトコルの最

適化に向けた系統的なアプローチが効果

をもたらすことが明らかになった（1.5Tシ

ステムおよび 3Tシステムのプロトコルは

補遺を参照）。GOBrain実現のための基本

各撮像の種類とスキャン時間を示すGOBrain概略図。画像はMAGNETOM Skyra 3TでHead 32コイルを使用。1

1

原則は、ルーチンMRI検査の読影に際し

てコントラストおよび分解能の点で画像

の印象が変わらないようにすること、それ

と同時に画像診断に許容できる信号ノイ

ズ比（SNR）の限度を探し出すことであっ

た。これはコンピューター断層撮影（CT）

における最近の線量低減に向けた取り組

みとよく似ていると言える。CTでは技術面

での革新的な進歩（例えばデュアルエナ

ジー）とともに、診断目的に合わせて画質

を調整する低線量 CTプロトコルが開発

された。同様の方法・戦略をMRIに流用

することで、少なくとも同等の診断上の有

用性を維持しながら、合理的に可能な限

り高速のスキャンセッションを目指す方向

にプロトコル開発の枠組みを再構築する

ことができる。GOBrainの開発における重

要なステップの 1つが、迅速アプローチ

による診断と従来の検査による診断の同

等性を確保することであった。それを検証

するために、学会認定の放射線科専門医

2名が二重盲検で患者 6例の臨床神経

画像の読影を行い、画像のコントラスト、

SNR、アーチファクトを採点・評価した。

患者の動きによる影響を抑制するため

に、5分間の検査を従来の検査の前また

は後にランダムに配置し、撮像順序に関

連する影響を平均化した。また、迅速検

査と従来の検査の両方による臨床所見を

報告した。迅速検査に関して判明した主

な研究結果（ピアレビュー誌に投稿中）

［2］は次の通り。

1） モーションアーチファクトが発生しにく

かった。

2） 診断を行うに足る十分な画質であっ

た。

3） 放射線医学的な最終診断に差はな

かった。

これらの結果から、この迅速検査は従来

のプロトコルに取って代わる可能性がある

（特に、モーションが発生しやすい入院患

者の場合）という重要な結論が導かれた。

迅速MRIプロトコルを臨床診療に取り入

れることは、臨床チームの習慣に変化を

もたらす可能性がある。ワークフローの

面でもトレーニングの面でも操作に適

応する必要があるかもしれない。

GOBrainはスライス位置・方向の自動

ポジショニング機能を備えたプッシュボ

タン式の検査で、各シーケンスが 1つず

つ自動的に実行される。スキャナの騒音

は連続的な検査の進行に伴い音程と音

量が変化する。しかし、術者が操作を行

わずスキャナに各種コントラストの撮像

を通して行わせれば、患者の視点では

検査全体が 1つのプロトコルになる。

各撮像は独立した高速シーケンスで構

築されており、モーションアーチファクト

のリスクを最小に抑えている。また、あ

るコントラストがモーションアーチファク

トによって無効になった場合は、そのコ

ントラストのみを撮像し直せばよい。患

者中心のアプローチにおいて、迅速MRI

は患者のスキャナ内体験を大幅に改善

する可能性がある。個別化医療の領域

で行われる疾患経過の構造的・機能的

マーカーの検討を追加するには、高度

な撮像テクニックが必要になるだろう。

追加したイメージングバイオマーカー

を得るために必要なスキャン時間と、検

査時間枠を 30分以下に短縮せよという

プレッシャーの高まりを天秤にかける必

要がある。迅速MRIアプローチによる脳

基本プロトコルなら、限られたスキャン

時間枠の中に撮像を組み込める可能性

がある。最近では拡散撮像や BOLD撮

像を大幅に高速化できる Simultaneous 

Multi-Slice（SMS）テクノロジー［6-9］が

利用できるようになっており、これで重

要な機能的情報を得るのに必要な時間

がさらに短縮される。その他に GOBrain

で実現できる可能性のある追加検査の

例としては、磁化率強調撮像（SWI）、造

影MPRAGE、灌流強調撮像、高分解能

3D DarkFluid (FLAIR)などがある。

GOBrainはスカウト検査であると見なす

こともできるし、高分解能 3Dプロトコル

がモーションで無効になった場合のバッ

クアップスキャンとしても機能する。

現在、GO (Generalized Optimized) プロ

トコルのプロジェクトを検査件数の多い

他のMRI適応領域にも拡張することが

検討されている。目標は、臨床的に妥当

性が検証され、最適化された包括的な

迅速診断プロトコルセットを構築するこ

とである。一般的な GOプロトコル開発

の系統的アプローチは次の通り。

1） 所定の基本検査の時間配分を設定す

る。スキャン時間の目標はプロトコル

開発プロセスにおける制限事項と見

なし、プロトコル開発作業が完了する

まで変更してはならない。

2） ルーチンの診断に必要な一連のコン

トラスト群を決定し、文献のエビデン

スに基づき臨床的な優先順位を割り

当てる。コントラスト間の相対的な診

断上の重要性に基づき、各コントラス

トの時間配分を設定する。

3） 各シーケンスの高速化に利用できる

方法を検討する。プロトコルシミュ

レーターで各コントラストのプロトコ

ル候補の試作を繰り返す。

4） プロトコル候補が確定したら、健常ボ

ランティアのスキャンを行って画質

（組織コントラストおよび信号ノイズ

レベル）を評価する。プロトコルの最

終決定までに何回か繰り返さなけれ

ばならないこともある。

5） 最終的に決定したら、2名以上の学会

認定の放射線科専門医が盲検で読影

することにより、標的とする患者集団

において迅速MRIプロトコルと従来

の検査を一対一で比較する。報告に

は、画質（コントラストやアーチファク

トの有無など ）の定性的評価結果と

当該疾患の診断結果を含めなければ

ならない。全ての読影者で両プロトコ

ルの結果が一致すれば、迅速プロト

コルの臨床的有用性が確認されたこ

とになる。

1 MAGNETOM Skyraで Head 32コイル使用の場合。
磁場強度やコイル密度によっては総検査時間が 6分に
達することがある。 
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補遺
GOBrain検査は AutoAlign機能によるロー

カライザースカウト1つと、基本の非造影

MRIシーケンス 5つ（サジタル T1強調、アキ

シャル T2強 調、アキシャル DarkFluid 

(FLAIR)、アキシャル DWI、アキシャル T2*強

調の各MRIシーケンス）で構成される。磁

場強度（1.5Tまたは 3T）および撮像に用い

るコイルのエレメント数に応じて総検査時

間に幅があり、3Tシステムで Head/Neck 64

コイル使用の場合は 4分 36秒、1.5Tシステ

ムで Head/Neck 20コイル使用の場合は 5

分 56秒である。各システムのスキャン時間

を含むプロトコルパラメータを表に示す。

MAGNETOM Skyra, 3T, Head/Neck 64          Total exam time: 4:36

Plane TR (ms) TE (ms) FOV 
(mm)

Phase 
FOV 
(%)

Slices Slice 
(mm)

Gap 
(%)

Matrix Phase 
Direc-
tions

iPAT 
factor

b- 
values

Direc-
tions 
(no)

TA 
(mins)

AutoAlign Head Scout

3D 3.15 1.37 260 100 128 1.6 20 160 A-P 3 NA NA 0:14

T1 GRE FLASH

Sag 240 2.46 220 100 35 4.0 20 256 A-P 3 NA NA 0:34

T2 TSE

Axial 6200 78 220 87.5 25 5.0 20 256 R-L 3 NA NA 1:02

T2 TSE DarkFluid

Axial 8000 114 220 87.5 25 5.0 20 256 R-L 3 NA NA 1:20

ep2d Diffusion

Axial 4000 65 240 100 31 5.0 12 160 A-P 3 0,800 12 1:20

ep2d T2*-weighted

Axial 6120 30 220 100 25 5.0 20 128 A-P 1 NA NA 0:06

MAGNETOM Skyra, 3T, Head/Neck 20          Total exam time: 5:11

Plane TR (ms) TE (ms) FOV 
(mm)

Phase 
FOV 
(%)

Slices Slice 
(mm)

Gap 
(%)

Matrix Phase 
Direc-
tions

iPAT 
factor

b- 
values

Direc-
tions 
(no)

TA 
(mins)

AutoAlign Head Scout

3D 3.15 1.37 260 100 128 1.6 20 160 A-P 3 NA NA 0:14

T1 GRE FLASH

Sag 240 2.46 220 100 35 4.0 20 256 A-P 2 NA NA 0:41

T2 TSE

Axial 6200 78 220 87.5 25 5.0 20 256 R-L 3 NA NA 1:02

T2 TSE DarkFluid

Axial 8000 119 220 87.5 25 5.0 20 256 R-L 2 NA NA 1:52

ep2d Diffusion

Axial 4200 72 240 100 31 5.0 12 160 A-P 2 0,800 12 1:16

ep2d T2*-weighted

Axial 6120 30 220 100 25 5.0 20 128 A-P 1 NA NA 0:06

MAGNETOM Skyra, 3T, Head 32          Total exam time: 4:59

Plane TR (ms) TE (ms) FOV 
(mm)

Phase 
FOV 
(%)

Slices Slice 
(mm)

Gap 
(%)

Matrix Phase 
Direc-
tions

iPAT 
factor

b- 
values

Direc-
tions 
(no)

TA 
(mins)

AutoAlign Head Scout

3D 3.15 1.37 260 100 128 1.6 20 160 A-P 3 NA NA 0:14

T1 GRE FLASH

Sag 240 2.46 220 100 35 4.0 20 256 A-P 2 NA NA 0:41

T2 TSE

Axial 6200 78 220 87.5 25 5.0 20 256 R-L 3 NA NA 1:02

T2 TSE DarkFluid

Axial 8000 119 220 87.5 25 5.0 20 256 R-L 2 NA NA 1:36

ep2d Diffusion

Axial 4000 65 240 100 31 5.0 12 160 A-P 3 0,800 12 1:20

ep2d T2*-weighted

Axial 6120 30 220 100 25 5.0 20 128 A-P 1 NA NA 0:06

MAGNETOM Aera, 1.5T, Head/Neck 20 (XJ and XQ gradients)       Total exam time: 5:56

Plane TR (ms) TE (ms) FOV 
(mm)

Phase 
FOV 
(%)

Slices Slice 
(mm)

Gap 
(%)

Matrix Phase 
Direc-
tions

iPAT 
factor

b- 
values

Direc-
tions 
(no)

TA 
(mins)

AutoAlign Head Scout

3D 4.52 2.38 260 100 128 1.6 20 160 A-P 3 NA NA 0:19

T1 SE

Sag 595 11 230 100 27 5.0 20 256 A-P 2 NA NA 1:11

T2 TSE

Axial 4700 101 220 87.5 25 5.0 20 256 R-L 2 NA NA 0:56

T2 TSE DarkFluid

Axial 5700 80 220 87.5 25 5.0 20 256 R-L 1 NA NA 2:03

ep2d Diffusion

Axial 4500 89 240 100 31 5.0 12 128 A-P 2 0,800 12 1:21

ep2d T2*-weighted

Axial 6120 75 220 100 25 5.0 20 128 A-P 1 NA NA 0:06

Contact

Otto Rapalino, M.D.
Neuroradiology Division
Department of Radiology
Massachusetts General Hospital
55 Fruit Street
Boston MA, 02114-2696 
USA
Phone: +1 617-726-8320
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プロトタイプのSlice Specific Adjustmentシーケンス概略図1

スライス固有調整 (Slice Specific Adjustment) に
よる3T全身拡散強調検査の画質向上

Zhang Haibo1; Xue Huadan2; Alto Stemmer3; Liu Hui4; Stephan Kannengiesser3; Berthold Kiefer3; Jin Zhengyu2

1 Department of Radiology, China-Japan Friendship Hospital, Beijing, China 
2 Department of Radiology, Peking Union Medical College Hospital, Peking Union Medical College  
 and Chinese Academy of Medical Sciences, Beijing, China 
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現在の全身拡散強調イメージング
全身拡散強調イメージング（WBDWI）は

腫瘍の検出、性状評価、治療効果モニ

タリングにおける有力な臨床ツールで

あると考えられており［1, 2］、多発性骨

1

髄腫、リンパ腫、骨転移の評価にます

ます利用されるようになっている

［3-8］。WBDWIは微視的な水の動きを

測定するもので、見かけの拡散係数

（ADC）を用いて組織細胞密度を定量的

に評価することができる。例えば、WB- 

DWIを含む全身MRIは多発性骨髄腫、

特にびまん性の骨髄浸潤に対する感度

が高い［9］。

WBDWIとフルオロデオキシグルコース

陽電子放射断層撮影（FDG-PET）の組み

合わせは、拡散強調イメージング（DWI）

で腫瘍の細胞密度を評価して FDG-PET

で腫瘍の代謝を評価するというように、

ぞれぞれの撮像原理が相補関係にある

ので、腫瘍のマルチパラメトリックな評

価を行える可能性がある［10］。今のとこ

ろ、3Tの WBDWIで臨床的な要求を満

たす画質を得ることは難しい。3Tでは

信号ノイズ比（SNR）が向上するが、

WBDWIの実行にはやはり課題がある。

シングルショット・エコープラナーイメー

ジング（EPI）の弱点や磁化率の影響が強

くなることが原因で、頸部など特定の身

体領域において幾何学的歪みが大きく

なったり、脂肪抑制が不十分になったり

する。EPIにおける歪みΔdは、位相エン

コード方向の物理的な FOV（FOVPE）、エ

コースペーシング（ΔtPE）、局所的 off-res-

onance（ΔB₀）に比例する（Δd～FOVPE

×ΔtPE×ΔB₀）。最近の DWIにおいては

readout segmented EPI［11, 12］やその

他のマルチショット法［13］、ズーム法［14, 

15］などの技術的な進歩があり、ΔtPEま

たは FOVPEを縮小するという考え方で

幾何学的歪みの減少や画質の向上とい

う改善をもたらしている。しかし、これ

らのテクニックは撮像時間の延長や

FOVの制限、モーションに対する弱さか

ら、臨床の全身イメージングには利用で

きない。

スライス固有調整  
(Slice Specific Adjustment) 

これまでの研究で、マルチスライス撮像

においてスライスごとに最適なシム設定

を動的に更新することにより、磁化率

アーチファクトを軽減できることが示さ

れている［16］。また、スライスごとの調

整を用いた別の研究でも、3T乳腺 DWI

の画質が向上することが示されている

［17］。しかし、その WBDWIにおけるメ

リットはまだ分かっていない。本稿に示

すアプローチは WBDWIにおいてスライ

ス固有の調整を行うもので、WBDWI 

EPIスキャンの前に 2Dマルチエコー・

グラジエントエコー（GRE）シーケンス

を用いて各撮像スライスの B₀マップを

得る。その B₀マップから、撮像スライ

スごとに最適な中心周波数と線形（1

次）のシム項を決定する。そして、各

EPIスライスを撮像する前にリアルタイ

ムで中心周波数と傾斜磁場オフセット

を更新する。最近の研究で、スライス

固有調整 ¹と従来のプレスキャンに基

づくシミング法（3D Shim）との比較に

より、その性能が評価された［18］。3D 

Shimプロトコルでは、各患者テーブル

ポジションのスライススタック全体に

一組の 2次シムまでをフィールドマッ

プの撮像はスキャナの自動調整に含ま

れており、1ステーション当たり約 33

秒かかる（1ステーション当たり 35ス

ライス）。さらに、それとは別の周波数

調整で単一の中心周波数を決定する。

中心周波数とシム電流は EPIスキャン

の前に 1回設定する。Slice Specific 

Adjustmentプロトコルでは、スキャナ

の自動調整に実施される患者固有の

3D Shimプロシージャーを無効にす

る。フィールドマップの撮像はシングル

ショット DWI EPIシーケンスに組み込

まれている。このプロトタイプのシーケ

ンスは、まず各撮像スライスに対応す

る 2Dマルチグラジエントエコー画像

を撮像し、その FOVと方向は各撮像ス

ライスのものを用いる。第 1エコーと

最終エコーのエコー時間の差は、脂肪

と水が in-phaseになるように設定す

る。次に、これら 2つのエコーから位

相差画像を計算する。残りのフィール

ドマップデータの処理は 3Dで行い、

その内容は位相の折り返し展開

（unwrapping）、バックグラウンドマス

キング、展開後のグローバルな 2πオ

フセットを回避するためのキャリブ

レーションである。ダイナミックシミン

グを行うために、各 2D面をそれぞれ

のフィールドマップスライスにフィット

させ、中心周波数と傾斜磁場オフセット

（1次シム項）を決定する。中心周波数

と傾斜磁場オフセットは各 EPIスライ

スの撮像前にリアルタイムで更新する

（図1）。フィールドマップの撮像時間は

1スライス当たり約 540 ms、35スライ

スから成る1ステーション当たり19秒

である。フィールドマップの処理時間

は無視できるレベルである。

Clinical evaluation

WBDWIにおける Slice Specific Adjust-

ment法と従来の 3D Shim法の比較評

価 を Peking Union Medical College 

Hospital（北京協和医科大学附属病院）

で行った。Slice Specific Adjustment 

WBDWIと 3D Shim WBDWIの撮像を

全く同じスキャンパラメータで続けて

行い、これらのシミング法が画質およ

び病変の視認性・検出能に与える効果

を定量的に解析・評価した。ボランティ

ア 2例および形質細胞障害が疑われ

る患者 29例において、身体領域別

SNR、身体領域別シミングパラメータ、

画質、疑わしい病変の数を比較した。

結果は次の通り。

1．SNR

ボランティア 2例のポジション別 SNR

の比較では、Slice Specific Adjustment

は 3D Shimに比べて頸部の SNRが大

幅に向上し、その他の身体領域の SNR

は同等であった。患者 29例の頸部に

関しては、スライス固有調整で明らか

な信号損失が認められた患者は皆無

であったが、3D Shimでは 25例にお

いて一部または全体の信号損失が認め

られた（図2）。

2．ポジション別 Slice Specific Ad ju-

st  mentパラメータ
ポジション別 Slice Specific Adjust-

mentパラメータ、中心周波数シフト、

1 本製品は開発中の段階でまだ市販されていない。
今後の販売は未定。
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位相エンコード方向の線形周波数シフ

トは頸部のみ 3D Shimの設定値と大

きく異なっていたが、その他の身体領

域では同等であった。

3．画質
T2 SPACEリフォーマット画像との比較

により、DWI画像の空間的変位を定量

評価した。評価の範囲は頸椎から尾椎

までで、信号損失のある頸部領域は除

外した（図2、図3）。脊椎の平均絶対変

位 は Slice Specific Adjustmentで は

3.89 mm、3D Shimでは 7.21 mmであっ

た。Slice Specific Adjustment WBDWI

は 3D Shim WBDWIに比べて身体形状

の描出がはるかに良好であった。

4．病変検出能の評価
Slice Specific Adjustment DWI画像と

3D Shim DWI画像を並べて視覚的に

評価した結果、胸部、腹部、骨盤部で

は両画像で同じ病変が視認できた。し

かし、頸部では Slice Specific Adjust- 

ment DWI画像で視認できた 72病変

のうち、24病変が 3D Shim DWI画像

では視認できなかった。3D Shim DWI

画像で視認できた病変は全て Slice 

Specific Adjustment DWI画像でも視

認できた。

Discussion

頸部では身体形状の急変化により B0

が頭足方向に急激に変動するので、従

来の 3D Shim WBDWIでは信号損失が

非常によく認められる。特にステーショ

ンの範囲が頸部や肩の一部に及ぶ場

合は、3D Shimによる調整では単一の

共鳴周波数とシム項の設定でボリュー

ム全体の B0を均一にできないため不

十分な可能性がある。実際に今回の研

究において、頸部は他の身体領域に比

べて中心周波数シフトおよび位相エン

コード方向の線形周波数シフトの差が

大きかったし、3D Shim画像の画質が

最も低かったこともこの仮説を裏付け

ている。Slice Specific Adjustment法

はスライス別の中心周波数と傾斜磁場

オフセットの設定を適用することによ

り、頸部において SNRの向上と信頼性

の高い画質をもたらしており、ゆえに 3D 

Shimより優れている。胸部、腹部、骨盤

部などの他の身体領域では、病変およ

び筋肉に関して Slice Specific Adjust-

ment WBDWIと 3D Shim WBDWIとの

間に有意な差はなかった。WBDWIは高

b値の画像の最大値投影（MIP）で信号

強度分布を視覚的に評価することによ

り、全身の腫瘍組織量を評価することが

できる。しかし実際には、複数の患者

テーブルポジションで撮像した画像を後

から組み合わせて全身画像を生成する

（図3）。したがって、複数の身体領域にわ

たる信号の均一性が非常に重要であり、

隣接する患者テーブルポジションの画像

に病変がまたがっている場合は、画像間

に大きな信号差があると見落としや誤

認につながる可能性がある。画質の評価

において、Slice Specific Adjustment法

は隣接する患者テーブルポジション間の

信号変化が 3D Shim法に比べてスムー

ズであった。参考文献［19］に示されてい

るように、Slice Specific Adjustmentの

最新拡張版プロトタイプシーケンスを用

い、残りの歪みをさらに大幅に軽減でき

る可能性がある。これはプロスペクティ

ブなスライス固有の中心周波数調整と

1次のシミングに、フィールドマップ法に

基づくレトロスペクティブな歪み補正

［20］を組み合わせた改良法である。

フィールドマップ法では、測定したフィー

ルドマップを用いて後処理時にピクセル

単位で歪みを解消する。改良法では、歪

み補正に必要なフィールドマップは中心

周波数調整とシミングの後に測定し直

すのではなく、最初に測定したフィール

ドマップと既知の周波数・シム設定から

計算する。そのため、撮像時間の延長は

ない。今後、新たに患者を登録し、Slice 

Specific Adjustmentとレトロスペクティ

ブな歪み補正の併用法を評価する試験

を行う必要がある。今回用いた Short TI 

Inversion Recovery（STIR）による脂肪抑

制法では、水の信号も反転パルスで反転

して励起のタイミングで完全には回復

しないので、化学シフトベースの脂肪抑

制法に比べて SNRが低下する。しかし、

化学シフトベースの脂肪抑制法は B₀不

均一の影響を非常に受けやすいので

3A 3B 3C 3D

高b値のWBDWI画像によるグレースケール反転の最大値投影（MIP）画像。（図

3A、図3B）3D Shim WBDWI画像。3T MRIにおけるWBDWIの画質は著しく向上

したが、頸部では大幅な画質低下が認められる。（図3C、図3D）スライス固有調

整WBDWI画像。3D Shim WBDWIに比べて、Slice Specific Adjustment WBDWI

は画像アーチファクトがない。

3

2A 2B

2C 2D

同じ患者の同じ頸部シングルスライスのトランス

バース画像。（図2A）3D Shim DWI（b＝800 s/mm²）、

（図2B）3D Shim DWIのADCマップ（b＝800 s/mm²）、

（図2C）スライス固有調整DWI（b＝800 s/mm²）、

（図2D）Slice Specific Adjustment DWIのADCマップ

（b＝800 s/mm²）。図2A、図2Bの3D Shim DWIでは

頸部に大規模な信号損失が認められるが、Slice 

Specific Adjustment法では頸部の画質が明らかに

向上している。

高b値のWBDWI画像によるグレースケール反転の最

大値投影（MIP）画像。（図3A、図3B）3D Shim WBDWI

画像。3T MRIにおけるWBDWIの画質は著しく向上し

たが、頸部では大幅な画質低下が認められる。（図

3C、図3D）スライス固有調整WBDWI画像。3D Shim 

WBDWIに比べて、Slice Specific Adjustment WBDWI

は画像アーチファクトがない。

4
Before treatment

After treatment

ADC 587.6 x 10-6 mm2/s

ADC 2396.2 x 10-6 mm2/s

4A 4B

4C 4D

［21, 22］、脂肪のゴーストや水の抑制

により画質が低下する可能性がある。

Slice Specific Ad-justmentを用いれば

B₀不均一を大幅に軽減する効果があ

るので、化学シフトベースの脂肪抑制

法で全身の脂肪抑制を効率的に行え

る可能性がある。ただし、SPectral Adi-

abatic Inversion Recovery（SPAIR）の

ような非選択的 RFパルスを用いる化

学シフトベースの脂肪抑制法は Slice 

Specific Adjustmentと併用できない。

その代わり、スライス選択的な水励起

をスライス固有調整と併用できる可能

性がある。水励起は本質的に SNRが

高いので、アベレージ回数、ひいては

総撮像時間を低減できる可能性があ

り、臨床条件下で評価する価値があ

る。

Conclusion

Slice Specific Adjustment法は 3Tの

WBDWIにおいて磁化率の悪影響を抑

制する効果的な方法であることが、頸

部における明らかな画質の改善と SNR

の向上により裏付けられた。Slice Spe-

cific Adjustment法は 3D Shim法に比

べて疑わしい頸部病変の検出能が高

かった。Slice Specific Adjusment法は

すでに臨床の領域に入り込んで WB- 

DWIを改善している。今後の改良によ

り、病変の評価や治療効果モニタリン

グ（図4）の精度がさらに向上する可能

性がある。
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