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臨床におけるDTIの先へ：微細構造MRIの魅力
Ileana Jelescu, Ph.D.

Microstructure Mapping Lab, Department of Radiology, Lausanne University Hospital (CHUV) and University of Lausanne 
(UNIL), Lausanne, Switzerland

拡散MRIは、組織内の細胞変化の検出や定量化をするための

非常に強力なツールとして確立している。拡散強調信号は、組

織内の水分子のランダムな動きを鋭敏に感知する。組織内の水

分子の動きは、細胞膜やその他の障害物の形状に大きく依存し

て制限され、その平均二乗変位は数ミクロンから数十ミクロン

の程度である。したがって拡散MRIは、画像の空間分解能（臨

床MRI装置では通常 1.5～ 2.5 mmの等方性ボクセルサイズ）

をはるかに下回る組織微細構造の特徴づけることができる。

特に、1980年代後半から、拡散MRIは急性期脳卒中の診断

に活用されてきた [1]。脳卒中発症から数分以内に起こる見か

けの拡散係数（ADC）の低下は、24時間後に初めて起こる T2

値の延長よりも優れた特徴である [2]。拡散MRIのもう一つの

臨床的成功例は、外科手術や放射線治療の治療計画における

トラクトグラフィの使用である [3, 4]。トラクトグラフィは、各ボ

クセルにおける拡散の主要な方向に基づいて白質線維を再構

築することができる。基本的には軸索膜、ミエリン鞘、および

非常に曲がりくねった細胞外空間によって水分子の動きが大き

く制限されるような軸索に垂直な方向に比べて、軸索に沿った

方向への拡散がはるかに速いという仮定に基づいている。

脳や他の臓器全体の拡散異方性を考慮するために、拡散テン

ソル画像（DTI）の形式論が早くから導入された [5]。Mean 

Diffusivity (MD)、Fractional Anisotropy (FA)、Axial 

Diffusivity (AD)、Radial Diffusivity (RD)の 4つのスカラー指

標が一般的にテンソルから導出される。ADは拡散の最も速い

方向（例えば、白質束に沿った方向）に沿った拡散率を表し、

RDはそれに対する半径 /垂直面における拡散率を表す。MD

や FAのような指標は、脳の多くの正常な状態や病的な状態の

評価・診断に非常に有用となっている。

脳以外では、肝臓 [6-8]、前立腺 [9]、乳房 [10,11]などにおい

て、Trace画像（事実上、MD）が臨床プロトコルの一部となっ

ている。DTIの臨床的価値は圧倒的であるため、「拡散MRI」と

「DTI」を同義語として考えることが一般的な近道となっている。

ここでは、拡散MRI（dMRI）の分野は DTIよりもはるかに広が

りがあることを主張し、拡散テンソルを超えたデータ解析を可

能にする、より高度な dMRIプロトコルの臨床への応用と普及

を奨励したい。プロトコルの臨床への導入は、撮像時間と、装

置やイメージングセンターによって大きく左右される。最近の技

術進歩により、臨床的に実行可能な撮像時間（10分未満）で、

DTIよりも包括的な dMRIデータの取得が可能になった [12] 。

これらの進歩は、特に強い傾斜磁場強度のようなMRI装置の

ハードウェアや、GRAPPA [13] やマルチバンド [14] などの高速

撮像技術、ノイズ除去 [15, 16] などのデータ品質を高める処理

に関するものである。

DTI推定に必要なデータよりも豊富なデータを取得する利点と

は？　また、「より豊富なデータ」とは何を意味するのか？

DTIでは、任意のボクセルの拡散の特徴が楕円体としてモデル

化できると仮定される。これは一般的に 「ガウス位相近似」と

呼ばれ、生体内では b＝～ 1000 s/mm²の中程度の拡散重み

付けまで保持される ¹（図 1）。しかし、ボクセルに含まれる生

体組織は実際には複雑で不均一である。細胞密度、形態、特

徴的な大きさ、髄鞘化などの特徴に関する特定の情報を検索す

ることには大きな価値がある。これこそ、微細構造MRIの分野

1   ガウス位相近似は等方性を意味しないことに注意が必要である。 
媒質はガウシアン異方性である可能性がある。

が過去数年間に目覚ましい進歩と成功例とともに取り組んでき

た課題である [12, 17-19]。

DTIを超えて：拡散尖度イメージグ 
（Diffusion kurtosis imaging）
第一に、組織の複雑さと不均一性に対する感度は、ガウス位相

近似を超えた、すなわち b値が 1000 s/mm²を超えた拡散強

調信号の挙動からすでに読み取ることができる。この不均一性

は 「尖度（kurtosis）」によって測定される（図 1）。したがって、

DKI（Diffusion Kurtosis Imaging）は、拡散テンソルと一緒

に尖度テンソルを推定するDTIの臨床的に実行可能な拡張と言

える [21]。尖度テンソルから得られる指標は、Mean Kurtosis、

Axial Kurtosis、Radial Kurtosis（MK、AK、RK）である。定

性的には、尖度が高いということは、ボクセル内の拡散不均一

性が高い、あるいは微細構造が複雑であることを示唆している。

例えば、整列した白質線維束では半径方向の尖度が高いが、こ

れは軸索内空間では高度に制限され、軸索外空間ではより可

動性が高いという、2つの大きく異なる水分子の集団のためで

ある。脱髄、軸索喪失、膜透過は尖度を低下させる。一方、

炎症は細胞数の増加により尖度を増加させる [20] 。拡散率と

尖度は通常、生理学的および病理学的プロセスによって逆の変

化を示す（すなわち、拡散率が増加すると尖度は減少する）が、

DKIは組織の微細構造について DTIを補完する情報を提供する

ことが多くの研究で示されている。例えば、ボクセルベースま

たは ROIベースの解析では、DTIの指標では識別できない脳

病変において、DKIの指標によって患者とコントロール群の違

いを識別することができる（図 2）。したがって DKIは、例えば

発育期 [22, 23]、加齢 [24]、初期精神疾患および統合失調症

[25-27]、認知障害およびアルツハイマー病 [28]、多発性硬化

症 [29]、神経膠腫 [30]、脳卒中 [31, 32]、外傷性脳損傷 [33, 

34]のような脳の変化の検出を向上するために使用され、前立

腺およびその他の身体へも応用されている [35]。DTIの推定は、

典型的には「シェル」と呼ばれる約 30軸の単一非ゼロ b値（通

常、b = 1000 s/mm²）を使用して行うことができるが、DKI推

1   (1A)脳脊髄液（(1C)の黒ボックス）のような自由で均質な媒体では、変位確率はガウス分布に従うので、拡散過程はガウス分布と呼ばれる。(1B) 脳白質（(1C)
の緑青色ボックス）のような生体組織では、変位確率はもはやガウス分布ではなく、より尖った形（正の尖り）になる。(1D)拡散強調MRI信号（緑青色）は、低

いb値（～1 ms/μm²または1000 s/mm²、オレンジの破線縦線）まではガウス関数（オレンジの実線、DTI）に近似できるが、その後は線形パターンから逸

脱し、中程度のb値（～2.5 ms/μm²または2500 s/mm²、グレーの破線縦線）では二次関数（グレーの実線、DKI）で近似できる。33歳女性のDTI(1E)と

DKI(1F)に対応するパラメトリックマップを示す。各スケールバー：Diffusivity 0～3 μm²/ms, FA 0 ~1 , Kurtosis 0～3。図は許可を得て[20]から引用した。
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定には 2つの非ゼロシェルが必要となる。典型的な DKIプロト

コルでは、b = 2000-2500 s/mm²のシェルを約 30軸追加する。

全プロトコル（b = 0, 1000, 2000）をシングルスキャンとして

設定し、すべての拡散強調画像でエコー時間（TE）が一定に

なるようにすることが重要である。DKI推定に適合するデータ

は現在、2 mmの等方性解像度で 6-7分の撮像時間で取得で

きる。

2－シェル（あるいはそれ以上のマルチシェル）の dMRIデータ

が利用できるようになると、1－シェルと比較して、そのデータ

に適した解析の数が大幅に増加する。DKIの推定が可能になる

だけでなく、2つ以上のシェルを使用することで、各ボクセルに

おける Orientation Distribution Function（ODF）の推定が

向上し、トラクトグラフィによる再構成を精緻化し [36, 37]、特

に微細構造MRIの中核をなす拡散の生物物理学的モデルの推

定に適したデータにすることができる。実際、DTIや DKI解析

によって得られる指標（MD、FA、MK）は、生理的・病理学

的プロセスに敏感であるが、様々なプロセスがこれらの拡散指

標に関して同じ特徴をもたらしうるという意味で、特異性に欠け

る。例えば、白質における FAの低下は、脱髄、軸索喪失、ミ

クログリオーシスなど様々なメカニズムによって引き起こされる

可能性がある [38]。特異性を得るために、特定の組織タイプ

における拡散の生物物理学的モデルが導入される。

脳白質
最も一般的で研究されているモデルは、白質における拡散の 

2ーコンパートメントまたは 3ーコンパートメントモデルである

（図 3）。ここで、第 1のコンパートメントは軸索の集まりを表し、

第 2のコンパートメントは軸索外の空間を表す。したがって、

白質における拡散の 2ーコンパートメントモデルは 5つのパラ

メータ [f, Di, ∥ , De, ∥ , De, ⊥ , p2]を捉え、これらはすべてDKIスキー

ムと同様の 2－シェルのデータ取得を用いて独立に推定できる。

図 3に要約され、いくつかの前臨床およびヒトでの検証研究

3   白質における拡散の標準モデル。軸索は無限に長い棒（半径ゼロの円柱）の集合体としてモデル化され、ここでは拡散はDiffusivity Di, ∥で一方向性である。
これらの軸索はボクセルの相対的なWater Fraction(f)を占め、そのOrientation Distribution Function（ODF）は球面調和係数の展開を用いてパラメトリッ

ク化できる。実際には、最初の係数p2のみが通常推定され、これにより配向分散の測定値が得られる（等方的に分布する軸索ではp₂=0、完全に整列した軸

索ではp₂=1の範囲）。軸索外の水は、平行方向と垂直方向にそれぞれDiffusivity Di, ∥とDe,〦を持つガウス異方性媒質としてモデル化される。第3のコン 

パートメントとして考えられるのはCSFで、これは固定のDiffusivity Diso = 3 μm²/ms（体温における自由水の拡散率）をもつガウス分布等方性媒質として

モデル化され、ボクセルの relative Water Fraction(fiso)を占める。この場合、分画は合計が1になるように正規化される。Stot = (1 – fiso)(f ·Sintra + (1 – f) ·

Sextra ) + fiso · SCSF
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2   Axial画像では、FA、RD、RKについて、βアミロイド濃度が中程度の患者
（Aβ i）とアミロイド陽性の患者（Aβ+）の間に有意差がある。Aβ iと比

較してAβ+ではRKが有意に低下しており、FAの低下やRDの上昇より

も脳内の広範囲に及んでいる。図は許可を得て[28]から引用した。
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[20, 39-44]によって裏付けられているように、各パラメータは

それぞれ微細構造に関連し、白質病理の特異的な特徴付けを

改善する。

第 3のコンパートメントは、脳脊髄液（CSF）分画容積 fisoを

把握するために使用されることがあり、6つ目のパラメータとし

て CSF分画のための fisoが追加される。しかし、最近のエビ

デンスによると、3ーコンパートメントモデルを推定するには、

シングル TEや線形拡散エンコーディングスキームを超えるデー

タが必要であることが示唆されている [45]。

したがって、白質の 2ーコンパートメントモデルは臨床プロトコ

ルと互換性があると考えられる。５つのパラメータの推定には、

少なくとも 30 軸にわたってサンプリングされた b 値

(1000/2000) s/mm²の少なくとも 2つのシェルが必要である。

NODDI[46]、WMTI[47]、WMTI -Watson[48、49]、

CHARMED[50]などと略される様々なモデルの実装が長年にわ

たって提案されている。これらはすべて標準モデル [51]の下で

統一することができ、一般に利用可能なソフトウェアツールを

使用して推定することができる [45, 48] (図 4)。重要なことは、

これら標準モデル推定に推奨されることは、モデルフィットを安

定化させるためにパラメータを任意の値に固定しないことであ

る。これにより、各パラメータの生物学的描写に対する高い特

異性が維持される。実際、病理学的には、例えば、コンパート

メント拡散率を変化させることができる（例えば、軸索損傷によ

りDe,∥が減少する[52]）が、これはDe,∥が自由なモデルパラメータ

である場合にのみ捉えることができる。De,∥が任意の値に固定

されている場合、病理学的変化はモデルの別のパラメータに

よって誤って吸収されてしまう [53]。

標準モデル対 DTIを用いた白質微細構造の特徴づけの価値は、

臨床集団を対象としたいくつかの研究で実証されており、特に

軽度認知障害、早期精神疾患、急性虚血、多発性硬化症、早

期脳発達などの変化の初期段階において顕著である [27, 28, 

54]。例えば、標準モデルでは、初期の精神疾患では、コントロー

ル群と比較して、主に軸索の水分率が減少し、軸索外の拡散率

が増加することが明らかにされており、おそらくミエリンの損傷

を伴う軸索外主導の病態を示唆している [27] 。認知機能障害

においては、このモデルは、軸索水分率と軸索内拡散率の減少

を明らかにし、軸索内が起点となる病態を示唆している [28, 

52]。残念ながら、このモデルは、1－シェルの臨床データにレ

トロスペクティブに適用することはできないことが示唆されてい

る [55] 。従って、より広範に使用するためには、1－シェル DTI

がデフォルトであった臨床用の拡散プロトコルを 2－シェルまた

は 3－シェル DTIに変更する必要がある。我々は、高速化技術

のおかげで撮像時間を延ばすことなく、より洗練された白質の

特徴づけの利点が得られることを再度強調する。

4    (4A) 標準モデルのWMTI-Watsonの実装は、例えば、[48]の中で報告されたhttps://github.com/Mic-map/WMTI-Watson_DL で利用可能なディープラー
ニングを使用して、DKIフィットから直接推定することができる。(4B) Standard Model Imaging (SMI)ツールボックスは、(4A)のような古典的なDKIデータ

(2－シェル、bmaxは2500 s/mm²まで )、またはbmax=10,000 s/mm²までのマルチシェル、および線形拡散エンコーディングと球面拡散エンコーディン

グ、またはマルチTE[45]を使用した測定の組み合わせのような、より豊富なデータの両方に適している。ツールボックスは、https://github.com/ NYU-

DiffusionMRI/SMIを利用できる。SMIマップは許可を得て[45]から引用した。
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脳灰白質
灰白質における拡散のモデリングは、白質よりも困難である。 

限定された髄鞘では、臨床で用いられる典型的な拡散時間（Δ 

> 20ミリ秒）内において、水が同じコンパートメント内に留ま

ることを保証されず、コンパートメント間の水交換をモデル化す

る必要がある。最近、皮質灰白質に適したモデルである

Neurite EXchange Imaging (NEXI)²が提案された。このモデ

ルは、まず前臨床MRI装置 [56, 57]で、次に Connectom装

置（Siemens Healthineers）[58, 59]で、そして最近では 3T 

MAGNETOM Prisma（Siemens Healthineers） [60, 61] で も

実証され、検証されている（図 5）。簡単に説明すると、NEXI

は 2ーコンパートメントモデルであり、神経突起内・外の水の

寄与を分離し、細胞膜を横切る交換時間 texを推定する。交換

を考慮することで、神経突起密度（そうでなければ過小評価さ

れる）をより正確に推定することができ、交換時間の測定自体は、

細胞膜の完全性と灰白質の髄鞘形成に関連する代替的指標 と

なる [56, 62]。NEXIパラメータのバイオマーカーとしての価値

は、初期の前臨床研究および臨床研究が有望ではあるものの、

まだ十分に検証されていない [56, 60, 63]。

しかし、NEXIモデルパラメータの推定には、研究用途でしか

設定できない拡散プロトコルが必要である。実際、(q, t)空間

の両次元を、b値内で集約するのではなく、独立してサンプリ

ングする必要がある ³。言い換えれば、拡散時間 tを直接制御

する必要があるが、この機能は現在 Siemens Healthineersの

製品化された拡散シーケンスでは利用できない。NEXIは今の

ところ主に研究プロトコルに適応しているのみであるが、患者

コホートにおける灰白質病態の特徴付けには大いに期待でき

る。このモデルは、白質よりも灰白質に多く存在する細胞体も

考慮するように拡張することができるが、すべてのモデルパラ

メータを確実に推定できる可能性は現在調査中である [57]。

2�Siemens Healthineers 免責事項：本記事は、将来考えられるアイデアやコンセプトについて述べたものです。本記事は、現在計画されている、または将来開発される製品の具体的な性能 

および/または安全特性を説明するものではありません。将来の実現および利用可能性を保証するものではありません。
3 pulsed-gradient spin-echo (PGSE)拡散強調について、ナロー・パルス近似の場合：b = (γGδ)2 (Δ - δ/3) = q2t ここで、qは空間位相変位、tは拡散時間。
4 本製品はまだ開発中であり、市販されていません。将来の入手可能性は保証できません。

5   (5A) NEXIは、神経突起内水分率 f、神経突起内拡散率Di（ここで神経突起はランダムに配向した無限に長い棒としてモデル化される）、細胞外拡散率De（等
方性と仮定）、および細胞内と細胞外コンパートメント間の水分交換時間 tex の4つのパラメータを持つ2ーコンパートメントモデルである。(5B)ヒト脳の

NEXIマップ例。[59]より許可を得て引用した。NEXIは公開されているコードhttps://github.com/Mic-map/nexi　で推定できる。
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脳を超えて：腫瘍、前立腺、筋肉
脳以外においても、拡散MRIの生物物理学的モデルは他の組

織タイプや臓器用に開発されてきた。しかし、脳以外の領域で

微細構造MRIの可能性を引き出すには、高度な dMRIプロト

コルを前向きに確立する必要もある。実際に、脳以外において

も拡散モデルの信頼性の高い推定には、製品の拡散シーケンス

で通常使用できない複数の拡散時間をカバーするようなデータ

収集プロトコルが必要であり、多くの場合、pulsed-gradient 

spin-echo（PGSE）スキームを超えた、OGSE（Oscillating-

Gradient Spin-Echo）⁴[64] ま た は STEAM（Stimulated 

Echo）⁴[65]のいずれかを使用する。

PGSEに比べ、OGSEと STEAMは、それぞれはるかに短い、

または長い拡散時間を設定できる。これらの拡散エンコード方

式は、研究プロトコルとして利用可能である。線形拡散エンコー

ディング（すなわち、1回に 1つの特定の軸方向に沿って拡散

信号を付加させる手法）以外にも、多次元拡散エンコーディン

グを可能にするように調整された拡散勾配波形が必要とされる

ことがある [66]。これらの波形は C2P (https://github.com/

filip-szczepankiewicz/fwf_seq_resources/tree/master/

Siemens).から入手できる。

腫瘍は微細構造MRIの良い応用対象である。その不均一性は

DTIの指標だけでは捉えにくい。通常、腫瘍内の環境は、細胞

外空間において所定の半径の不透過な球としてモデル化され

る。その後、PGSEまたは PGSEとOGSE測定の組み合わせを

使用して、サンプリングが必要な時間範囲に応じて拡散時間を

変化させることにより細胞サイズを推定することができる。２つ

の一般的なモデルは、IMPULSED（Imaging Microstructural 

Parameters Using Limited Spectrally Edited Diffusion）[67]

と POMACE（Pulsed and Oscillating gradient MRI for 

Assessment of Cell size and Extracellular space）[68] で あ

る。いくつかの臨床研究では、神経膠腫 [69, 70]や前立腺が

ん [71] の特徴を明らかにするために、拡散の時間依存性を利

用することに成功している。多次元拡散エンコーディングを使用

すると、腫瘍を構成する細胞の形状を調べることも可能である。

球状の細胞体からなるボクセルと、等方的に配向した神経突起

からなるボクセルを考えてみよう。どちらのボクセル環境でも、

単一の拡散エンコーディング（PGSEまたは OGSE）法では同

様の拡散特性が示される。多次元拡散エンコーディングでは、

「microscopic FA」（μ FA）を抽出することで、これらの 2つ

のケースを分離することができる。このμ FAは、球状細胞で

は非常に低く、神経突起や星状細胞では非常に高くなる（図 6）。

多次元拡散エンコーディングの 1つのアプローチは、q空間軌

跡イメージング、または拡散テンソル（b-テンソル）エンコーディ

ングであり、これは一度に複数の方向を調べるため、時間によっ

て変化する（「自由な」）拡散勾配波形を使用することからなる

[73, 74]。最も成功した応用例の一つは、異なる細胞形状を特

徴とする様々なタイプの腫瘍を識別することであった[72, 75, 76]

6   髄膜腫（上段）と膠芽腫（下段）のT1強調画像のコントラストは類似しており、FAは低い。しかし、線形拡散エンコードと球面拡散エンコードを組み合わせた
撮像から推定されたμFAは、髄膜腫では高く、膠芽腫では低い。これは、それらの根底にある最も豊富な微細構造（右側の列にスケッチ）によるものである。

図は許可を得て[86]から引用した。
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ある。
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ている [82] 。最近では、デュシェンヌ型筋ジストロフィーに対

する time-dependent diffusion MRIの臨床応用も行われてい

る [83]。

結論と今後の方向性
拡散MRI信号には組織の微細構造に関する非常に貴重な情報

が含まれており、ガウス位相近似や DTIを超える領域では、細

胞レベルの特徴をより精緻かつ特異的に特徴付けることができ

る。病理に対する感度と特異性を向上させるために、臨床にお

いてマルチシェルデータを日常的に取得することは価値がある。

また、拡散時間や拡散エンコードの次元を変更するなど、特に

脳の灰白質や体のイメージングに有用な、より高度な研究プロ

トコルの普及を奨励する。放射線科医や臨床医が利用可能な

情報を活用するためには、定量的微細構造マップを臨床のワー

クフローにどのように統合するのが最善であるかについて、コ
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法 [84]のために開発されたような拡散微細構造パラメータの

規範的データベースが現在開発中である [85]。これらのデータ

ベースにより、患者ごとに変化の程度を評価することが可能に

なる。
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はじめに
多発性硬化症（MS）は、若年および中年成人における非外傷

性障害の最も一般的な中枢神経系の慢性炎症性脱髄および神

経変性疾患である [1]。MS病変は、炎症、脱髄、軸索損傷、

グリオーシス、再髄鞘化の有無と程度により、非常に不均一で

ある。normal appearing white matter（NAWM）と normal 

app earing grey matter（NAGM）のような一見正常に見える

脳病変においても、程度は低いものの、同様の病理学的特徴

が報告されている [1]。これまでもMRI（T2強調画像、造影前

後の T1強調画像を含む）は、MSの早期診断を可能にし、現

在の疾患修飾治療や今後開発される実験的薬剤に対する反応

をモニターするための代用マーカーの役割を果たすなど、大き

な影響を与えてきた。MSの臨床管理および科学的研究におい

てMRIの役割は増大しているが、従来のMRIは病理学的特異

性が低く、NAWMおよび NAGMのびまん性損傷に対する感度

が低いという制約がある。さらに、臨床状態との関連性が限ら

れている。

拡散MRI（dMRI）は、脳組織内の水分子の運動に関する情報

を探索する強力な定量的手法であり [2] 、その結果、さまざま

なタイプの微細構造の変化を示すマーカーを提供することがで

きる。dMRIが導入され、マルチシェルシーケンスが確立され

て以来、多くの微細構造モデルと信号表現が提案され [3-5] 、

さまざまな神経疾患が脳組織の統合性にどのような影響を及ぼ

すかを研究するために応用されている。dMRIは水分子の微視

的な運動に対して感度が高いため、この技術を使って拡散の主

な方向を表現でき、その方向は白質線維の方向と一致すると仮

定できる。これは拡散トラクトグラフィ [6] の基礎をなすもので、

主要な白質繊維方向を 3次元的に再構築できる手法であり、そ

れによって解剖学的構造を合理的に表現することができる。最

近では、拡散トラクトグラフィを用いて再構築された白質繊維の

結合が、ネットワーク解析やグラフ理論と組み合わされ、中枢

神経系内のすべての神経結合、すなわち脳コネクトームのマッ

ピングを目的とするコネクトミクスという分野が形成されている

[7]。ここでは、MS における dMRI の応用例を要約し、

Siemens Healthcare の MAGNETOM MRI 装 置（3T および

7T）を用いた実際の撮像をいくつか紹介する。

病変とnormal-appearing white matter（NAWM）
の微細構造
MSは、dMRIを用いて研究された最初の神経疾患の一つであ

る。実際、拡散テンソル画像（DTI）が導入されて以来、ボク

セル内の拡散の大きさを定量化する Axial Diffusivity 、Radial 

Diffusivity、Mean Diffusivity（それぞれ AD、RD、MD）、ま

た拡散の方向性を測定する fractional anisotropy（FA）など、

テンソルから得られるスカラー指標は、MS単独の研究や、他

の神経病態による微細構造の変化との比較に応用されてきた

[8-11]。DTIは、T2強調画像で確認できる病変の多様な病理学

的特徴を調べるための貴重なツールであることが証明されてい

る。MDと RDの増加、FAの減少は、NAWMよりも病変部に

おいて常に顕著であるが、その値は非常に不均一であり、MS

病変部内で起こる組織損傷の程度が様々であることを示してい

る [9] 。3T MAGNETOM Prisma（Siemens Healthcare, 

Erlangen, Germany）で得られたMS患者の DTI指標の例を

図 1に示す。これらの結果は、水分量の増加、ミエリンと軸索

の減少、グリオーシスの存在と一致している。さらに興味深いこ

とに、DTIパラメータ値の異常は、年齢をマッチさせた健常対

照群と比較して、MS患者の NAWMに典型的に認められ、微

妙な変化ではあるが広範囲にわたる損傷と一致している。これ

らの初期所見は、これらの異常の根底にある基質についての明
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確な定義を与えるものではなかったが、MSの初期段階において

白質障害が広範囲に及ぶという知見の提供に貢献した [8-12] 。

DTIは経時的な疾患変化に対して良好な感度を持つことが証明

されているが、病理学的特異性は低く、MS発症の根底にある

異なる病理学的プロセスを識別することはできない [13] 。これ

らの問題を克服するために、マルチシェル dMRIシーケンスと

多くのマルチコンパートメント微細構造モデルが提案されてい

る [3-5] 。2－シェルシーケンスを用いて得られる臨床的に実現

可能で非常によく知られた 2 つのモデルは、Neurite 

Orientation Dispersion and Density Imaging (NODDI) [14] 

モ デ ル と multicompartment Spherical Mean Technique 

(SMT) [15] モデルであり、これら 2つのモデルもMSに対する

感度が高いことが証明されている [16] 。簡単に説明すると、

NODDIは 3つの微細構造環境：細胞内（または軸索内）、細

胞外（または軸索外）、脳脊髄液コンパートメントを区別する。

MPRAGE

FA

1 0.003

0.0030.003

0 0

00

AD RD

FLAIR

MD

1   MS に罹患した 1 人の患者について抽出された DTI 微細構造的指標。上
段には、T1とT2の病変が明瞭に見えるMPRAGEとFLAIRのAxial画像を

示す。下段には、ほぼ同じスライスの fractional anisotropy（FA）、Mean 

Diffusivity（MD）、Axial Diffusivity（AD）、Radial Diffusivity（RD）

Diffusivityの単位はmm²/s。

これらのコンパートメントはすべて固定の Diffusivity（ADと

RDの関係）を持ち、拡散に独特の影響を与える幾何学的な仮

定を持つため、3つの別々の dMRI信号が得られる。同様に、

マルチコンパートメント SMTは、白質の神経突起内・外のコ

ンパートメントに特有の微視的特徴を推定する。フィッティング

に球面平均を用いることで、軸索線維の交差、湾曲、方位分散

に由来する交絡効果を最小化することができる。さらに、

NODDIと比較すると、自由水の潜在的な存在を間接的にしか

捉えることができないが、神経突起内・外の ADを固定しない

ので、測定された信号からそれらを推定することができる。図

2には、同じ被検者に対して同じマルチシェル dMRIシーケンス

を用いて推定した NODDIと SMTの微細構造マップを示す。著

者らは、MAGNETOM Prisma 3Tを用いて、マルチシェル拡散

（TR / TE / 分解能 = 4.5 s / 75 ms / 1.8 × 1.8 × 1. 8 mm³、b

値 0 / 700 / 1000 / 2000 / 3000 s/mm²、各シェル 12 / 6 / 20 / 

45 / 66測定）、および拡散の重みづけをしない b値 0 s/mm²

において逆向きに位相エンコードした撮像を 12回行い、異な

MPRAGE

ICVF

intra extra-MD extra-trans diff
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0.00300 1
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2    同じMS患者のNODDIモデルとSMTモデルから得られた微細構造マッ
プ。上段は、T2およびT1病変が見えるFLAIRおよびMPRAGEシーケンス

のAxial画像を示す。中段は、軸索内および等方性信号分画（ICVFおよび

ISOVF）とNODDIから得られたOrientation Dispersion index（OD）の

Axial画像。下段は、intra-axonal signal fraction（intra）、軸索外Mean 

Diffusivity（extra-MD）および軸索外Transversal Diffusivity（extra-

trans）、SMTから得られ たAxial Diffusivity（diff）のAxial画 像。

Diffusivityの単位はmm²/s。ICVF：細胞内体積分率、ISOVF：等方性体積

分率

る病変タイプ間、NAWM、MS臨床サブタイプ間、および健常

対照（HC）間における軸索損傷を定量化した。軸索の完全性

を反映する拡散指標とMRIより得られるミエリンマップを比較

した結果、著者らは、MSにおけるミエリンと軸索の病理は、

病変と正常に見える組織の両方で幅広く、ある種の病変は他の

病変よりもミエリンと軸索により大きな損傷を示すこと、病変に

おけるミエリンと軸索の病理は、神経軸索損傷の臨床的欠陥お

よび生物学的測定値を有する患者の障害に関連していると報告

した。

健康な組織だけでなく、軸索損傷、炎症、脱髄から生じる可能

性のある、複数のテンソル状の水の集団を表現するために提案

されたもう一つのマルチコンパートメントモデルは、拡散基底

スペクトルイメージング（DBSI）である [18, 19]。簡単に説明

すると、DBSIは拡散を複数の離散異方性テンソルと等方性拡

散テンソルのスペクトルの組み合わせとしてモデル化する。離

散的な異方性テンソルは、有髄軸索と無髄軸索をさまざまな方

向に配向して表現する。等方性テンソルは、複数の水プールの

統合を表し、通常、細胞性を反映すると思われる制限されたス

ペクトルに分離される。非制限的等方拡散スペクトルは細胞外

浮腫と脳脊髄液を反映する。したがって、DBSIでは、拡散信

号は多くの拡散テンソルの和としてモデル化され、様々な拡散

率を持つ自由水の積分としてモデル化される。DBSIは多くの自

由変数の複雑な信号フィッティングを伴う。このモデルを適用す

ることで、各ボクセルにおいて、Fiber Fraction（線維密度を

反 映 ）、Non-Restricted Fraction（ 組 織 破 壊 を 反 映 ）、

Restricted Fraction（細胞性を反映）、Axial Diffusivity およ

び Radial Diffusivity（DBSI ADおよび DBSI RD、線維の完全

性と脱髄を反映）、および fractional anisotropy（DBSI FA、

無傷の線維の完全性を反映）の測定値が得られる。このモデル

は、MSにおける炎症、軸索、ミエリン損傷の非侵襲的定量化

に使用できる。この例では、MAGNETOM 7T（Siemens 

Healthcare, Erlangen, Germany）と 32 chヘッドコイルを使

用し、ヒト脳の DBSI [21] で規定されている 99のエンコード方

向スキーム（前 -後および後 -前の両方の位相エンコード方向

で取得）、最大 b値＝ 2000 s/mm²（TR / TE： 4,000/62 ms、

分解能 2× 2× 2mm³）を用いて、MS患者と健常対照群にお

いて、異なる病変間や NAWMの微細構造の違いを比較した。

この研究で得られた結果は、疾患のさまざまな段階における病

変とNAWM組織の特徴づけにおいて、DBSI由来の評価指標

が果たす役割を確認するものであった。このことはまた、DBSI

がMSの病態生理学を研究し、疾患の進行と治療反応をモニタ

リングするための有望なツールであることを示唆している。さら

に、この種のプロトコルは 3T装置に容易に適応できる。

最後に、臨床的に実現可能なもう一つの例は、Diffusion 

Kurtosis Imaging（DKI）である [22]。DKIは、少なくとも 

1 つの b = 0 s/mm² 画像に加えて、b = 1000 s/mm²と b = 

2000 s/mm²の 2つのシェルと複数のMPG軸を持つ標準的な

spin-echo EPIシーケンスを使用して得ることができる。このよ

うな撮像により、white matter tract integrity（WMTI）モデ

ルを用いて組織の微細構造をモデル化し、各ボクセルにおける

intra-axonal diffusivity（Daxon）および extra-axonal diffusi-

vity（Radial Diffusivityおよび Axial Diffusivityの両方；それ

ぞれ Deradial および Deaxial）、Axonal Water Fraction（AWF）、

および軸索外空間の屈曲度を定量化することが可能になる。先

に述べたすべてのモデルとは対照的に、WMTIには前提条件が

含まれるため、病変の特徴付けには使用できない。

MPRAGE

non restrict-
ed fraction

fiber  
fraction

fractional  
anisotropy

axial  
diffusivity

radial  
diffusivity

restricted 
fraction

T2w TSE

0 1

0 1 0 0.002 0 0.001

0 1 0 0.4

3    あるMS患者のDBSIモデルを用いて推定した微細構造マップの指標。上
段は、T1とT2の病変が見えるMPRAGEとT2 強調TSEのAxial画像を示

す。他は、拡散空間内のほぼ同じ位置で得られたすべてのDBSI微細構造

メトリックスを示す。拡散率の単位はmm²/s。
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しかし、NAWMの変化には非常に敏感である。[23]では、 

著者らは MAGNETOM Trio, A Tim System(Siemens Health-

care, Erlangen, Germany) を 使 用 し て、DKI 用 の twice 

refocused spin-echo EPIシーケンスで、b 値 1000 および

2000 s/mm²、各 30軸（繰り返し 2回）と 11回の b = 0 s/mm²

画像（TR / TE: 3700 / 96 ms, FOV 222 × 222 mm², matrix 82 

× 82, 28スライス , 2. 7 mmスライス厚）を取得し、32人の

再発寛解患者と 19人の年齢・性別一致健常対照群（HC）を

WMTI指標で比較した。著者らは、WMTIの指標はMS患者の

NAWMの変化に敏感であり、さまざまな臨床スコアと関連して

いることを示した。このことは、WMTIの指標が、標準的な DTI

によって得られる指標を、より病理学的に特異的で、臨床的に

意味のある、実用的な指標で補完できることを示唆している。

病変とnormal-appearing grey matter（NAGM）の 
微細構造
WM病変とNAWMの微細構造変化に関する結果は、臨床的欠

陥と高い相関があることが証明されているが、MSにおける慢

性炎症過程は、皮質および深部灰白質にも関与している。した

がって、臨床的欠陥を引き起こす役割を判断する際には、WM

とGMの病変 /変化の両方の影響の可能性を考慮しなければな

らない [24] 。しかし、先に述べた dMRIモデル（DTI、DKI、

NODDI、SMT）のいくつかは、MSに起因する GMの組織変

化を捉えるために適用されているが [9, 11, 12]、それらはWM

に特有の仮定に基づいている。GMの研究に適用させる場合、

結果の解釈には特に注意が必要である。ごく最近、脳内の見か

けの神経突起と細胞体密度のMRI指標を非侵襲的に推定する

Soma And Neurite Density Imaging (SANDI) [25] モデルが

提案された。このモデルは、ソーマ（神経細胞体およびグリア

細胞体）と神経突起（軸索、樹状突起、グリア突起）が、それ

ぞれ一定の大きさの球と半径ゼロの円柱（「棒」）としてモデル

化された変化しない 2つの区画として近似できると仮定してい

る。これらの仮定の下で、神経突起、ソーマ、細胞外シグナル

分率（ƒneurite, ƒsoma,と ƒextra）、見かけのソーマ半径

（Rsoma）、Intra-Neurite Diffusivity（Din）、Extra-Cellular 

Diffusivity（De）を求めることができる。このモデルには、臨

床で使用されるものより少なくとも 6倍高い b値を含むマルチ

シェル dMRI撮像が必要であるが、最近の研究［26］では、

Connectom装置（3T装置の MAGNETOM Skyraがベース、 

Siemens Healthcare, Erlangen, Germany）を使用し、最大 b

値＝ 6000 s/mm²で撮像した画像を用いた SANDIによる

ƒsoma、ƒneurite、Rsomaの測定が、複数の GM領域にわたっ

て高い信頼性を持つことが実証された。我々は最近、64 chの

受信コイルを備えた 3T MAGNETOM Prismaで、spin-echo 

EPIシーケンス [27-29]に基づく10分間のプロトコルを提案し

た：TR / TE = 2600 / 80 ms、 分 解 能 2 × 2 × 2 mm³、

GRAPPA 2、SMS factor 4、b値 0 / 500 / 1000 / 2000 / 3000 

/ 4000 / 6000 s/mm²、前後方向の位相エンコーディングで各

シェルあたり 15 / 6 / 32 / 40 / 40 / 40、および逆位相エンコー

ディングで 1つの b値 = 0 s/mm²を撮像した。このシーケンス

を用いることで、臨床用MRI装置で SANDIモデルに従って

GMとWMの微細構造を確実に評価できることを示した。さら

に、病変によるGMの微細構造の変化に対する感度を示し（図

4）、FLAIRとMPRAGEでは同じようなコントラストに見えるが

実際には微細構造が異なる病変を識別できる可能性を示すこと

ƒneurite

Rsoma Din De

ƒsoma ƒextra

MPRAGE FLAIR

0 1 0 0.6

0 20 0 0.003

0 0.7

4    あるMS患者のSANDIモデルを用いて推定された微細構造指標。上段は
MPRAGEとFLAIRのSagittal画像で、紫色の矢印はGM病変の位置を示

す。その下に、神経突起、ソーマ、細胞外シグナル分画（ƒneurite、

ƒsoma、ƒextra）、平均ソーマ半径（Rsoma）、および Intra-Neurite 

Diffusivity・Extra-Cellular Diffusivity（Din、De）のほぼ同じSagittal画

像を示す。病変に対応して、ƒneurite、ƒsoma、Rsomaが減少し、ƒextraと

Deが増加している。拡散率の単位はmm²/s、Rsomaの単位はμm。1 MAGNETOM Connectomは現在研究中です。Siemens Healthcareではこのシステムを 

商品化する予定はありません。

で、GMとWMを同時に調べることの臨床的影響の可能性を示

した。

トラクトグラフィと構造的連結性
dMRIでは、微細構造の推定だけでなく、脳内の軸索がたどる

主要な軌跡を推定し、構造的な連結性を調べることもできる 

（図 5）。最近のトラクトグラフィ・アルゴリズムの開発により、

最も一般的なマルチシェル撮像を使用して、WM病変があって

もトラクト再構築ができるようになった [30]。これらの進歩によ

り、特定の関心領域の面積、体積、厚さ、あるいは平均ボクセ

ル単位の微細構造損傷として表される線維損失の間接的な定量

化だけでなく、被検者固有の繊維束の再構成を用いることによっ

ても、MSに起因する潜在的な断絶の研究が可能になった。ト

ラクトグラフィを用いると、特定の関心神経線維をセグメンテー

ションし、その特性（再構築された流線の数、dMRIからの微

細構造パラメータの平均値、および／または他の定量的シーケ

ンス、ボリュームなど）のみを研究することも、グラフ理論 [7]

を用いてグローバルな構造的連結性の乱れを分析することもで

きる。3T MAGNETOM Prismaで実行されたマルチシェル

dMRIシーケンスからの同じデータを用いて、以下のように使用

された例がある [31, 32, 33]

１．流線密度によって脳梁の各部分の断絶の程度を調べる；

２．MS患者対健常者の感覚運動変化を特徴づけるため、微

細構造情報に基づくトラクトグラフィによって得られた定量的コ

ネクトームにグラフ理論を適用する；

３．定量的構造コネクトームにロバストな特徴選択手順を適用

することにより、MS患者の分類をする

さらに、これらすべての研究において、dMRIから得られた特

徴を臨床尺度と比較したところ、強い関係が確認された。この

ことは、この種の分析が、MSにおける障害の発現の根底にあ

るメカニズムを理解するのに有用であることを示している。

別の例としては、[17]と同じ 3T MAGNETOM Prismaで実施さ

れたマルチシェル dMRIシーケンスのデータを使用して、MS患

者とHC間のグローバルネットワークメトリクスの違いとその感

度を調査し、コネクトームの構築に使用された拡散ベースの微

細構造マップのMSに対する感度を、臨床スコアとの相関を介

して評価した報告がある [34]。その結果、軸索内微細構造成

分で重み付けされたコネクトームから抽出されたグラフ指標は、

MSの病態に最も敏感であり、臨床的障害に最も関連している

ことが示された。対照的に、細胞外拡散性を記述するマップに

よって重み付けされたコネクトームから抽出されたネットワーク

分離の指標は、ニューロフィラメント軽鎖の血清濃度と最も関

連していた。

まとめ
dMRIは、MSの病態生理をよりよく理解し、疾患の経過や、場

合によっては治療に対する反応をモニターする上で、重要な役

割を果たすことができる。ここでは、これまで十分に活用されて

こなかったこの技術の研究応用例と潜在的な臨床的影響の例を

示した。マルチシェルシーケンスを高度な微細構造モデルや定

量的トラクトグラフィと組み合わせることで、多発性硬化症の病

態生理の解明や構造的結合の変化のモニタリングに大いに役

立つ可能性がある。

5    構造連結パイプラインの例。マルチシェルのdMRIデータから開始し、線
維配向分布（FOD）関数を推定して主要な経路を再構築し、脳内の軸索（ス

トリームライン）に続いてトラクトグラムを作成する。T1画像を用いて灰白

質をパーセレーションし、トラクトグラムと組み合わせてコネクトームを作

成する：脳内のすべての結合とその強さを表すグラフ。

parcellation

T1
dMRI

FODs

tractogram
connectome
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2Dおよび3Dエコー・プラナー・イメージング（EPI）
シーケンスにおける静磁場補正
Josef Pfeuffer, Thorsten Feiweier, Heiko Meyer

Application Development, Siemens Healthineers AG, Erlangen, Germany

目的
- Echo-Planar Imaging (EPI) シーケンスにおけるオフレゾナン

ス（オフ共鳴）に起因する画像歪みの原因に関する背景を説明

し、補正戦略について説明する。

- 製品（2D-EPI）および研究パッケージ ¹（3D-EPI、3D 

GRadient-And-Spin-Echo、3D Arterial Spin Labeling）にお

ける補正のアプリケーションを実証する。

本稿で紹介するデータは、3T MRI装置MAGNETOM Vidaを

使用し、ソフトウェアバージョン syngo.MR XA60を用いて実施

した研究シーケンス ¹および装置内でインライン再構成を適用

したものである。2Dエコー・プラナー・イメージング（2D-EPI）、

3Dエコー・プラナー・イメージング（3D-EPI）、3D Arterial 

Spin Labeling /3D GRadient-And-Spin-Echo（3D-ASL/3D-

GRASE）シーケンスの適用に焦点を当てており、ASLの後処理

には、研究用パッケージ 「syngo.via Frontier MR Arterial 

Spin Labeling (ASL) Perfusion Analysis¹ 」を使用した。

はじめに
エコー・プラナー・イメージングやスパイラルイメージングなど

の高速イメージング技術は、長いリードアウトにより磁場中のオ

フレゾナンスの静的・動的摂動の両方に影響を受けやすい。こ

のようなオフレゾナンスは、磁場中の空気 -組織界面の存在や

呼吸のような生理学的変化に起因しており [1, 2]、3Tや 7Tのよ

うな高磁場強度でより関連性が高くなる。

　静的オフレゾナンスに対処するため、「シミング」として知ら

れる磁場均一化プロセスが行われる。このルーチンは、静的オ

フレゾナンスを最小化するために、特に関心領域に対して B0

磁場を最適化する。シミングは、利用可能な補正コイルの数に

よって制限され、通常は大規模な磁場変動を打ち消すように設

計されている。しかし、シミングを行っても、高速撮像シーケン

スでは、特に空気 -組織界面によって引き起こされる強い局所

磁場歪みのために、依然としてオフレゾナンスの影響を受けや

すい [3]。

主に呼吸によって誘発される動的なオフレゾナンスは、被検者

の頭部が静止したままであっても、経時的に脳領域内でも共鳴

周波数を変動させる一因となる [4]。これらの位相変動は時間

と共に直線的に変化し、呼吸によって駆動される胸腔や腹腔内

の臓器の動きや、呼吸ガスの酸素化状態の変化に起因する。

シングルショットエコー・プラナー・イメージング (EPI)では、

共鳴周波数の変化は、主に位相エンコード方向に沿ったボクセ

ル位置の空間的なズレをもたらす [4]。逆に、スパイラルイメー

ジングでは、このような周波数変化は時間的に変化するブレに

つながり、いずれの場合も時系列ノイズの増加をもたらす [2]。

分割撮像では、周波数シフトがゴーストアーチファクトを誘発す

ることもある。

EPI撮像の場合、位相エンコード（y）方向の画素シフトはΔ

y/p ≈ Δ f Tacqと近似できる。ここで、pは画素サイズ、fは周

波数シフト、Tacqはリードアウト時間を示す。スパイラルイメー

ジングの場合、r/pの比が約 2Δ f Tacq > 1（rは半径）である

ときに、ぼかし点応答関数の有意なサイドローブが明ら 

かになる [5]。磁化率の局所的な変動に起因する静的な 

オフレゾナンスに対応するために、様々な幾何学的歪み補正法

が開発されてきた [1, 3, 6-9] 。さらに、磁場ドリフトを補正す

るために、ナビゲータエコーの位相情報を用いた補正も実装 

されている [2, 10]。

中でも EPIベースの構造MRI、functional‐MRI（f-MRI）及び

拡散MRIでは、様々な後処理技術が採用されている。歪み補

正法には、英国オックスフォードの Wellcome Center for 

1  研究用アプリケーションは現在開発中であり、米国およびその他の国では販売されていません。将来の入手可能性は保証できません。
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Integrative Neuroimagingが公開している FSLの 「FUGUE」

や、英国ロンドン UCL Queen Square Institute of Neurology

が公開している Functional Imaging Laboratory (FIL)の SPM 

「FieldMap toolbox」のようなフィールドマップが特に使用され

ている。

FSLの FUGUEは、EPI画像の歪みを補正するための包括的な

ツールセットとして機能する。特に副鼻腔の空気 -骨、空気 -

組織界面での磁場不均一性による f-MRI画像の歪みに適応す

る。これらの不均一性は、特に前頭葉下部および側頭葉領域に

おいて、幾何学的な歪みと信号損失をもたらす。フィールドマッ

プを用いて不均一性を定量化し、測定されたフィールド値から

幾何学的歪みと信号損失を計算する。アーチファクトを完全に

除去することはできないが、補正用にこの情報が用いられる。

この補正は、EPI画像の幾何学的歪みをなくし、コスト関数マ

スキングを適用して信号損失による影響を受けた領域を無視す

るように設計されている。後処理では信号損失が生じた領域を

回復することはできないことを強調しておくことが重要である。

これらの領域の信号を回復する唯一の方法は、別の撮像技術を

利用することである [3, 11]。

同様に、SPMツールボックスは参考文献 [1]に従ってフィール

ドマップを生成するように作られている。歪み補正のためにこ

の方法を適用することで、EPI画像と解剖学的画像の幾何学的

な位置合わせが向上することが研究で実証されている [12]。

Siemens Healthineers社の syngo.MR製品の最近のアップ

デートで、BOLD、拡散および灌流シーケンスを含む 2D-EPIシー

ケンスに「Static Field Correction」という新機能が導入された。

シーケンスプロトコルのユーザーインターフェース上でこのオプ

ションを選択すると、インラインで補正が行われる。これは、よ

り広い関心領域のシミングと絶対 B0マップの計測を含み、そ

れを適応のターゲットとなるプロトコルで使用される特定のスラ

イスに補間するものである。この情報は 2Dおよび 3D歪み補

正の後処理に組み込まれ、EPIの歪みを除去・補正することが

できる [13, 14]。空間的に正確な位置に画像情報をシフトさせ

るだけでなく、対応する画素密度の変化を補正する輝度補正も

含まれる。

さらに、以下に示す研究パッケージでは、この方法を 3D-EPI

や 3D-ASLのような 3Dシーケンスに拡張している。この拡張

により、静磁場補正の利点がより幅広い撮像シーケンスに適用

できるようになり、2Dと 3Dの両方で歪み補正の改善に期待

できる。

磁場の不均一性と歪み
EPIリードアウトにおける歪みの原因は、磁場不均一性と EPI

サンプリングスキームの位相エンコード方向の帯域幅の狭さに

ある。

図 1は、リードアウト（RO）と位相エンコード（PE）の両方向

における EPIサンプリング方式を示している。セグメント化され

た k空間サンプリングは、EPIファクターが 5の場合で描かれ

ており、1回の励起で 5ラインが取得されることを示している

（1A）。さらにサンプリングスキームは時間領域で図示されており

（1B）、RO傾斜磁場および PE傾斜磁場と対応するサンプリング

ポイントが示されている。塗りつぶされた “点” は、PE方向の

サンプリングの 1ラインを表し、ROサンプリングに比べてサン

プリング距離が著しく大きい。その結果、PE方向の帯域幅

1   リードアウト方向（RO）と位相エンコード方向（PE）の両方向におけるEPIサンプリングスキーム（1A）。分割されたk空間サンプリングは、EPIファクターが5、
つまり1回の励起で5ラインが取得される例を示している（1B）。サンプリングスキームを時間領域でさらに図解すると、ROとPEの勾配と対応するサンプリン

グポイントが示されている。塗りつぶされたドットはPE方向のサンプリングを表し、サンプリング距離（echo spacing）はROサンプリング（dwell time）に比

べて顕著に大きい。その結果、PE方向の帯域幅（BandwidthInPhaseEncode、BWPE）は、RO方向の帯域幅（BWRO）よりもかなり狭く、通常1～2桁異なる。

1A PE
RO kPE

kRO

1B

PE
RO rf echo spacing echo time

dwell time

（Bandwidth In Phase Encode、BWPE）は、RO方向の帯域幅

（BWRO）よりもかなり狭くなり、通常は 1～ 2桁異なる。

前述したように、これらの歪みを補正する一つの方法は、まず

フィールドマップを用いて変位量と信号変化量を定量化すること

である。フィールドマップはデュアルまたはトリプルグラジエン

トエコーシーケンスで取得できる。この種の補正に必要な絶対

フィールドマップの計算には、ケミカルシフトに関連した位相変

化と潜在的な位相ラップを適切に考慮する必要がある [15-18]。

これは、位相差マップΔΦから磁場マップ、すなわち B0磁場

変動Δ B0を用いて計算される：

 

位相エンコード方向の画素シフトΔ yは次式で与えられる：

図 2は、フィールドマップ（Hz）と位相エンコード（PE）方向

の変位（mm）の相関関係を示している。この関係は

Bandwidth In Phase Encode（BWPE）によって決定され、この

例では図 3のデータから 12 Hz/mmとなる。3Tにおける脳の

局所的なオフレゾナンス（例えば前頭葉や外耳道など）は、最

大 100 Hzになることがある。これを説明するために、フィール

EPIにおける脂肪 -水シフト
ケミカルシフトアーチファクトは、周波数エンコード方向では最小になる

が、位相エンコード方向では大きくなる可能性がある。この違いは、BWPE

の狭さにある。EPIプロトコルでは通常、画像内の異なる位置にある脂肪

信号が水の信号に重なることを避けるために脂肪信号を抑制する。

3.3 ppmの脂肪 -水シフトは、周波数単位では407 Hz（3Tにおいて）であ

る。EPIシーケンスのUIツールチップの 「Echo Spacing」は、脂肪 -水シフ

トをPx単位で表示し、そこからBWPEを計算することができる：

本文で概説した図3のシングルショットEPIプロトコルの例では、ツール

チップは54.64 Pxの脂肪 -水シフトを示している。この結果

ドオフセットが 48 Hzのボクセルを考えてみる。変位量は 48Hz

÷ 12 Hz/mmで 4 mmとなる。変位マップは 1 mm単位で離

散化され、等しい変位を表す等高線で表現される。

BWPEの計算には、インターリーブ数（セグメント化 EPIの場合）

と PATの加速係数が含まれる：

BWPEのもう一つのよく使われる定義は、Hz/Pxの単位で与えら

れる。ここでは、位相オーバーサンプリング、位相方向の分解能、

および位相方向の分解能補間を考慮して実際のターゲット画像

マトリックスに変換する必要がある。これは次式で近似すること

ができる： 

図 3のシングルショット EPIの例では、BWROは 1144 Hz/Px、

espは 960μ s、PATファクターは 3、FOVは 256 mm、ベー

ス分解能は 208、補間ファクターは 2である： 

位相部分フーリエとエコー時間はこの式に含まれず、BWPE、ひ

いては歪みに影響しないことに注意する。また、一般的に使用

ΔB0 [Hz] = Δϕ / (2π ΔTE)

BWPE [Hz/Px] ≈  
(BaseRes × InterpolFactor × EffectiveEchoSpacing)-1

BWPE [Hz/mm] ≈ (256 mm × 320 µs)-1 = 12 Hz/mm

Δy = ΔB0 / BWPE

BWPE [Hz/mm] ≈ (FOV × EffectiveEchoSpacing)-1

EffectiveEchoSpacing = 
EchoSpacing

(NumInterleaves × PatFactor)

EffectiveEchoSpacing = = 320 µsesp 960 µs
PAT 3

BWPE [Hz/Px] = Fat-Water Shift [Hz]
Fat-Water Shift [Px]

BWPE [Hz/Px] ≈ = 7.4 Hz/Px407 Hz
54.64 Px

BWPE [Hz/mm] ≈
7.4 Hz/Px × 208 Px × = 12 Hz/mm2

256 mm
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2   フィールドマップ（Hz）と位相エンコード（PE）方向の変位（mm）（等高線：1 mm）の相関を2つのスライス断面（下方のスライス（上段）、上方のスライス（下
段））について示す。この関係は12 Hz/mmのBWPEによって決定される。上段のスライスは、図3に示した画像から得られたものである。
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SFCStandard imaging 3   2Dスピンエコー系エコー・プラナー・イメー
ジング （2D-SE-EPI）における歪みと補正 

(3A、3B)。位相エンコード方向を前 -後（A-P） 

から後 -前（P-A）へ交互に変えると、歪みの向

きが反転する。計算されたボクセル変位マップ

を利用することで、解剖学的基準MPRAGE

（3D）に近い、より歪みの少ない画像（3C）を 

作成することができる。 

画像パラメータ：2D-SE-EPI、FOV 256 × 256 

mm²、 100 スライス、解像度 0.62 × 0.62 × 

1.3 mm³ (interpolated)、 TE 81 ms、 TR 

18.4s、 BWRO 1144 Hz/Px、esp 0.96 ms、 BWPE 

7.4 Hz/Px (12 Hz/mm)、 PAT 3、 EF 70、 TA 1分

52秒

3A 3C

3B 3D

A–P

P–A

されている 2D-EPIから 3D-EPIに拡張すると、3D-EPIでの 

zエンコードは、セグメント間で新たな励起が行われるため、 

位相エンコード方向の「面内」歪みに変化や影響はない。

Siemens Healthineersのシーケンスの場合、BWPEに関する情

報はソフトウェアプラットフォーム syngo.MR Numaris 4と

Numaris X の DICOM タ グ (0019, 1028)と (0021, 1153) に

「Bandwidth Per Pixel Phase Encode」というDICOMヘッダー

名で、それぞれ格納されている。

まとめると、EPIプロトコルの BWPE（Hz/mm）で示されるように、

歪みには影響するものは以下となる：

- リードアウトの帯域幅と分解能、つまりFOVとマトリックスに

よって変化するエコー間隔。

 - PAT加速係数とインターリーブ数（セグメント化 EPIの場合）。

一方、位相部分フーリエを使用し、最小エコー時間も短縮して

も、EPIにおける歪みは影響を受けず、低減しない。エコー時

間を短縮するだけでは、歪みには影響せず、T2*コントラスト

と画像 SNRにのみ影響する。EPIの歪みの程度は、（実効の）

エコー間隔、すなわち隣接する k空間ラインがどの程度の速さ

で取得されるかによってのみ決まる。

2D-SE-EPIの EPI歪み補正の例
図 3は、2Dスピンエコー系エコー・プラナー・イメージング

（2D-SE-EPI）における歪みと補正についての検討を示す。図

3Aおよび図 3Bは、位相エンコード方向を前 -後（A-P）から

後 -前（P-A）に交互に変えた場合の影響を示しており、その

結果、歪みの方向が反転し、つぶれるような歪みが伸展方向の

歪みに変化し、またその逆も見られる。

図 2に描かれているように、測定されたΔ B0フィールドと位相

エンコード方向のサンプリング速度を活用することで、位相エ

ンコード方向のボクセル変位マップを計算することができる。こ

のマップを利用して画像を補正すると、図 3Cおよび 3Dに示す

ように、解剖学的基準となるMPRAGEとよく一致する、より歪

みの少ない画像が得られる。

4   2D-SE-EPIの矢状断リフォーマット画像。(4E)は解剖学的参照となるMPRAGE画像を示す。オレンジの輪郭は灰白質と脳脊髄液（CSF）の境界の形状を示す。 
4A、4B）は、標準的な撮像において、それぞれ前 -後（A-P）および後 -前（P-A）位相エンコード方向で撮像された補正前の画像を示し、歪みが顕著である。

幾何学的な不一致がある領域が明らかになる（青矢印）。(4C, 4D)は同じデータにStatic Field Correctionを適用したもので、参照画像との空間的な位置関

係が改善されていることがわかる。 

 

画像パラメータ：図3と同じ2D-SE-EPIデータ。

Standard imaging

A–P

P–A

SFC

4A

4B

4C 4E

4D
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プロトコルの設定は、デモンストレーションのために意図的に

大きな歪みを強調する値に設定されていることに注意してほし

い。典型的な臨床プロトコルでは、歪みはより小さくなる。

図 4は、同じ 2D-SE-EPIデータから矢状断リフォーマットした

画像の歪みと補正の結果を示す。右側は解剖学的参照となる

MPRAGE画像で、オレンジの輪郭は灰白質と脳脊髄液（CSF）

の境界の形状を示す。左の列は、それぞれ前 -後（A-P）およ

び後 -前（P-A）位相エンコード方向で撮像された補正前の画

像を示し、歪みが顕著である。解剖学的輪郭を重ねることで、

幾何学的な不一致がある領域が明らかになる。中央の列は、

Static Field Correctionを適用した後の同じデータを示してお

り、参照画像との空間的な位置関係が改善されていることがわ

かる。

3Dエコー・プラナー・イメージング (3D-EPI)のための
Static Field Correction (SFC)

3D-EPIのプロトコルパラメータ例は、歪みに対する感度の低さ

を重要視し、より臨床的な使用例に近いものを選択した。デモ

ンストレーションのために 12 Hz/mmを使用した前の例とは対

照的に、BWPE値が 35 Hz/mmと高めに設定されていることか

らも明らかである。

3D-EPIシーケンスで撮像した 2つの断面を図 5に示す。最初

の画像は通常の画像（5A）を示し、2番目は Static Field 

Correction（SFC）を行った画像を示す（5B）。比較のために、

実質的に 「歪みのない 」3Dグラジエントエコーシーケンスを

示す（5C）。　　

さらに、空間的な位置における歪みを確認するために、 

0.5 mmの等高線による変位マップを示す（5D）。上部（頭蓋）

スライス断面や脳内においては、変位マップは、わずかなずれ

5   3D-EPIシーケンスで撮像された2つのスライス断面、通常の画像（5A）とStatic Field Correction（SFC）を行った画像（5B）。比較として、実質的に 「歪みの
ない 」3Dグラジエントエコーシーケンスを(5C)に示す。(5D)は0.5mm間隔の等高線によるmm単位の変位マップである。この変位マップから、上部（頭蓋）

スライスと脳内の変位は最小であることがわかる。しかし、鼻腔領域、前頭葉、眼球（青矢印）では有意に大きな変位がみられる。 

 

画像パラメータ：3D-EPI、FOV 256×256 mm²、112スライス、分解能0.62×0.62×1.3 mm³ 

（interpolated）、TE 23 ms、TR 58 ms、FA 10°、BWRO 422Hz/Px、esp 2.62 ms、BWPE 21.2 Hz/Px 

（34.5 Hz/mm）、PAT 2、EF 9、seg 12、TA 1分20秒

5A 5B 5C 5DStandard imaging SFC 3D-GRE
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みに対する感度の低さに寄与し、ASL撮像の要件に合致したパ

ラメータ選択である。

SFCを適用すると、眼球の歪みが矢印で示すように後ろに移動

し、その結果、歪みが解剖学的な「真の」サイズに近づいた。

Arterial Spin Labeling （ASL）画像では、3D-GRASEシーケン

スと同じイメージングパラメータを使用した。pseudo-

continuous ASL (pCASL)のラベリング時間とラベリング後の遅

延時間はそれぞれ 1800msとした。図 7に 3D-ASLの画像を

示す。

図 7の 7C、７Dは、それぞれ灌流強調（PWI）画像と脳血流

（relCBF）画像の詳細を示し、1列目は、通常の画像、2列目

は SFCを適応した画像を示している。参考として、3列目は解

剖学的MPRAGE画像を示す。

を示している。しかし、鼻腔や前頭葉、眼球のあたりでは、よ

り実質的なシフトが明らかである。この可視化により、3D-EPI

シーケンスの歪み、特に大きなシフトが生じやすい領域の歪み

を軽減する上で、Static Field Correctionの効果が強調された。

3D-GRASEおよび 3D-Arterial Spin Labeling (ASL)の SFC

3D-ASLのシーケンスである 3D-GRASE画像において、ASLラベ

ルをオフにしたM0画像の標準画像と Static Field Correction

を適応した画像をそれぞれ図 6に示す。6Dは、同じスライス

の解剖学的MPRAGE画像を示す。0.5 mm間隔で表示した等

高線による変位マップから脳内の変位は最小限であるが、鼻腔

領域と眼球では有意な変位が示唆される。3 mm等方性分解

能のこの ASLプロトコルでは、エコー間隔は 0.54 ms、BWPE

値は 39 Hz/mmであり、微細な構造を表現できる撮像と、歪

6   SFC前後の3D-ASLシーケンスの3D-GRASE画像（M0画像、ASLラベリングはオフ）（6B, 6C）。同じスライスの解剖学的MPRAGE画像（6D）。変位マップ 
（0.5 mmの等高線）（6A）は、頭蓋内での変位はほとんどないが、鼻腔領域と眼球の変位が著しいことを示している。SFCでは、眼球の歪みが矢印で示す 

ように後ろに変位し、解剖学的な「真の」物体サイズに近くなっている。 

 

画像パラメータ： 3D-GRASE、FOV 256×256 mm²、42スライス、解像度1.5×1.5×3.0 mm³（interpolated）、PAT 2、TE 14 ms、TR 4100 ms、FA 90/160°、

BWRO 2380 Hz/Px、esp 0.54 ms、BWPE 58.8 Hz/Px（38.6 Hz/mm）、TF 26、EF 15、seg 6、rep 1、TA 0分28秒
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7   71歳男性の3D-ASL GRASE法によるArterial Spin Labeling（ASL）画像。 
1列目は、通常の画像、2列目はSFCを適応した画像を示している。参考として、3列目は解剖学的MPRAGE画像を示す。灌流強調（PWI）画像と脳血流

（relCBF）画像を、それぞれ (7C)行と(7D)行に示す。0.5 mm間隔の等高線で示した変位マップ (7A)は、前頭部と後頭部において最も顕著な変位を示し、伸

展方向の歪みと圧縮方向の歪みとして画像に表れている。灌流強調画像の差分画像（単位：％）でも、SFCを用いた画像と通常の画像とで、信号強度の変化

が効果的に確認できる（7B）。 

 

図6と同じ撮像パラメータ：PCASLのラベリング時間（LD）1800 ms、ラベリング後の遅延時間（PLD）1800 ms、バックグラウンド抑制あり、繰り返し回数8、

TA7分12秒。
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0.5 mm間隔の等高線による変位マップ（7A）では、前頭部と

後頭部に顕著な変位がみられ、伸展方向の歪みと圧縮方向の

歪みとして画像に表れている。SFC前後の PWIの信号変化率

（7B）から、SFCの効果が信号強度の変化として確認できる。

変位マップと PWI変化率マップの空間的特徴がよく似ているこ

とに注目してほしい。

図 8の 3D-ASL画像は、脳血流マップ（relCBF）を重ね合わ

せたもので、解剖学的灰白質 /白質（GM/WM）コントラストと

の優れた一致を示している。これは、正確で信頼性の高い画像

を得るための補正技術の有効性を示している。　

後処理研究パッケージを利用して、形態学的解析、特に解剖学

的構造の灰白質／白質セグメンテーションを行った。図 9A、

9B、9Cは、脳全体の形態学的領域をそれぞれ異なる色で表し

ている。図 9Dは、あるスライスにおいて領域ごとの特に灰白

質領域をサブセットとして選択し、relCBF画像に重ねたもので

ある。

表は SFC後の脳血流値を示し、灰白質の部分体積解析に続い

て、脳全体にわたる形態学的に標識された領域の自動統計解

析を行った。

SFC後、すべての灰白質領域において、relCBFの平均値は顕

著に増加し、標準偏差が減少した。この改善は、relCBFマップ

と灰白質ピクセルの解剖学的画像との位置関係が改善されたこ

とに起因すると考えられる。

8   71歳男性の3D-ASL GRASE法によるASL画像。脳血流マップ（relCBF）のオーバーレイは、解剖学的灰白質 /白質（GM/WM）コントラストと優れた一致を示
している。 

図7と同じ画像パラメータ。

GM statistics relCBF [mL/(100 g min)], mean ± std

substructure right GM substructure left GM

Standard with SFC Standard with SFC

Total GM 33.1 ± 13.4 33.3 ± 13.3 33.3 ± 13.2 33.5 ± 13.0

Occipital GM 28.3 ± 14.4 28.7 ± 14.0 28.2 ± 14.1 28.6 ± 13.9

Parietal GM 34.7 ± 13.0 34.9 ± 12.9 33.9 ± 13.5 34.1 ± 13.4

Frontal GM 36.3 ± 11.2 36.6 ± 11.0 37.5 ± 11.5 37.7 ± 11.3

Temporal GM 34.3 ± 14.3 34.4 ± 14.2 31.9 ± 14.0 32.1 ± 13.8

Cerebellum GM 22.9 ± 9.6 23.1 ± 9.6 25.3 ± 8.4 25.5 ± 8.4

Table 1:  Static Field Correction（SFC）適応前後の脳血流（relCBF）値。灰白質

（GM）部分体積解析に続いて、脳全体にわたる形態学的に標識され

た領域の自動統計解析が行われた。SFCの適用後、すべての灰白質

領域において、relCBFの平均値は顕著に増加し、標準偏差が減少し

た。これは、CBFマップと灰白質ピクセルの解剖学的画像との整合性

が改善されたことに起因すると考えられる。

9   71歳男性の3D-ASL GRASE法によるASL画像。 
後処理研究パッケージを使用して、年齢依存アトラスを利用した解剖学

的構造の灰白質／白質セグメンテーションが行われた。(9A、9B、9C)は

脳全体にわたるすべての形態学的領域を示し、それぞれ異なる色で表示

している。(9D)は、あるスライスにおいて領域ごとの特に灰白質領域をサ

ブセットとして選択し、relCBF画像に重ねたものである。

9A 9B

9C 9D
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3D-ASLシーケンスに SFCを適用することで、解剖学的構造、

特に大きくシフトしやすい領域における歪みが効果的に低減し

た。その結果、relCBFマップと解剖学的画像とのアライメント

が改善し、灰白質セグメンテーションの精度が向上することが、

3 mm等方解像度のプロトコルで実証された。

まとめ
結論として、この論文では、エコー・プラナー・イメージング

のような高速イメージング技術において、磁場の不均一性と歪

みがもたらす課題を取り上げた。歪みを軽減する方法には、シ

ミング、フィールドマップの利用、幾何学的歪み補正技術など

がある。syngo.MR製品における 「Static Field Correction」

機能の導入は、当初は 2D-EPIシーケンス用であったが、ここ

では 3D研究用シーケンスにも適応し、歪み補正の大きな利点

を示している。2Dと3Dの両シーケンスにおける歪みの影響を、

例を通して説明し、SFCの有効性を示した。さらに、EPIプロト

コルの歪みに対する BWPEの影響を調べ、画質に影響を与える

要因を包括的に概説した。最後に、3D-ASLシーケンスに対し

てSFCを適応し、脳血流マッピングの改善と灰白質セグメンテー

ションを用いた自動レポート作成における SFCの有効性を示し

た。全体として、本研究では、様々なMRIシーケンスにおける

歪み補正技術とその画質への影響に関する貴重な洞察に貢献し

ている。
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はじめに 

腎移植は、末期の慢性腎臓病患者に対し

て選択される治療法である。当院では年

間約 150例の腎移植を行っている。手術

後の腎移植片の厳重なモニタリングは、

腎移植片の機能障害を早期に発見し、重

篤な副作用を予防する適切な治療を行う

ために極めて重要である。磁気共鳴画像

法（MRI）を用いた機能的画像診断は、

臨床応用において急成長している分野で

あり、機能パラメータとその変化を特徴

付けることを目的としている。拡散テンソ

ルイメージング（DTI）は、少なくとも 6

軸の拡散計測によって得られる。DTIから

得られる情報には、拡散量だけでなく、0

（優先拡散方向なし、等方拡散）から 1（拡

散方向は 1つだけ、完全に異方拡散）で

定量化されるFractional Anisotropy（FA）

がある。近年、DTIは慢性腎実質疾患や

糖尿病性腎症の腎障害の評価に用いられ

症例報告 腎移植片の機能評価 
DTIとトラクトグラフィによる腎移植片の機能評価
Wenjun Fan1, 2; Wen Shen1

1Department of Radiology, Tianjin First Center Hospital, Tianjin, China 
2Armed Police Corps Hospital of Henan, Zhengzhou, Henan, China

ている [1-3]。ここでは、移植後早期の腎

移植片の機能評価に DTIとトラクトグラ

フィを用いた。

患者の病歴
腎臓移植を受けた 3 名の患者と健康なボ

ランティア 1 名を対象に、移植後早期の

同種移植片の機能評価における DTI の実

現可能性を調査した。MRI検査と同日に

血 清クレアチ ニン濃 度を測 定し、

MDRD(Modification of Diet in Renal 

Disease)を用いて推定糸球体濾過量

（eGFR）を算出した。

被検者 1（25歳、女性）は、腎疾患、

高血圧、糖尿病、その他の血管疾患の既

往歴のない健康なボランティアである。

被検者 2（31歳、男性、腎移植後 14日目、

eGFR＝ 93.5 ml/分 /1.73 m²）は、良好

な機能を有するレシピエントである（eGFR

≧ 60 ml/分 /1.73 m²）。

被検者 3（24歳、女性、腎移植後 20日、

eGFR＝ 53.6 ml/分 /1.73 m²）は、移植

片機能が中等度障害（30 ≦ eGFR ＜

60ml/分 /1.73m²）のレシピエントである。

被検者 4（28歳、女性、腎移植後 17日目、

eGFR = 7.23 ml/min / 1.73 m²）は、重度

の同種移植片機能障害（eGFR < 30 ml/

min / 1.73 m²）を有するレシピエントで

ある。

疾患、高血圧、糖尿病、その

他の血管疾患の既往のな

い健康なボランティア 

（25歳女性）。

1A 1B

1C 1D

1
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重度の同種移植片機能障害を有するレシピエント、28歳女性、腎移植後17日目、eGFR＝7.23 ml/分 /1.73 m²。

b0-map ADC-map FA-map Tractography
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移植片機能は良好、31歳男性、腎移植後14日目、eGFR＝93.5 ml/分 /1.73 m²。

b0-map ADC-map FA-map Tractography

移植片機能は良好、31歳男性、腎移植後14日目、eGFR＝93.5 ml/分 /1.73m²。

b0-map ADC-map FA-map Tractography
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シーケンスの詳細 

腎臓のMR画像は、3T MRI装置（MAG-

NE TOM Trio a Tim System, Sie mens 

Healthcare, Erlangen, Germany）で、

32chのサーフェスコイルと、テーブルと

一体化したスパインコイルを用いて撮像

した。すべての被検者において、形態学

的解析のために、ターボスピンエコー法

による Axial断面の息止め T1強調画像と

脂肪抑制併用シングルショットスピンエ

コー法を用いた Coronal断面の T2強調

画像が得られた。DTI画像は、Coronal

断面にて脂肪抑制併用のエコープラナー

イメージングシーケンスを用い、以下の

パラメータで取得した： 6軸の拡散方向、

b 値 は 0 および 300 s/mm²、TR1800 

ms、TE103 ms、加算回数 9、スライス

厚 1.8 mmで 30スライス、スライス間の

ギャップなし、FOV230× 230 mm²、マ

トリックス 128× 128、ボクセルサイズ 1.8

× 1.8× 1.8 mm³、パラレルイメージン

グのアクセラレーションファクターは 2倍

速を使用。呼吸による影響を弱めるため、

健常ボランティアでは呼吸トリガー法を併

用した。移植腎は腸骨窩に位置するため、

呼吸運動はごくわずかである。

DTIデータ解析には Neuro 3Dソフトウェ

ア（MAGNETOM Trio a Tim System, 

S iemens  Hea l thcare ,  E r langen, 

Germany） を 使 用 し た。Diffusion 

Toolkitソフトウェアパッケージ（http://

trackvis.org/）を用いて、FA閾値 0.1、

角度閾値 60°の 3D全腎トラクトグラフィ

を作成した。

画像所見
健康なボランティアの場合、FA-mapで

は皮質と髄質の識別が完璧で、髄質の信

号が非常に高いが、ADC-mapでは皮質

の信号が非常に高い。トラクトグラフィは、

放射状に配置され、ピラミッド状に密接

に収束する多数の管路を示し、腎実質の

解剖学的配置と一致する（図 1）。良好な

機能を有する移植腎では、FA-mapとト

ラクトグラフィの兆候は健常腎とほぼ同じ

である。ADCマップでは、皮質と髄質の

差が不明瞭で、健常腎に比べて皮質と髄

質の信号がわずかに高い程度である（図

2）。機能が中等度に低下した移植片では、

ADCマップと FAマップの信号が明らか

に低下し、皮質と髄質の識別は悪い。 

一方、トラクトグラフィでは、放射状の管

路の数と密度が減少し、部分的に緩い配

置となっている（図 3）。機能が著しく低

下した移植片では、ADC-mapと FA-

mapがともに有意に低い信号を示し、健

常な腎臓や機能の良好な移植片と比較し

て、皮質と髄質の識別が非常に悪くなっ

ている。トラクトグラフィは、他の 3つの

症例に比べ、特に上極に空隙が多く、よ

り緩やかに放射状の管路が配列している

（図 4）。
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結論 

これらの症例が示すように、DTIとトラクト

グラフィは、腎移植後の腎移植片機能を定

量的かつ視覚的に評価する有望な方法で

ある。
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Biexponentialモデルによって抽出された拡散および 
灌流分画パラメータは、ヒト胎盤の健全な発育のマーカー
となり得る
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この機能を果たすために、胎盤は多種多様な異なる構造の絨

毛を持つ複雑な組織微細構造からなり、灌流機能を備えている。

（図 1）。螺旋動脈によって供給され、母体静脈 [2] によって排

出される母体血の溜まりには絨毛があり、その内部を胎児血液

が臍動脈から胎児毛細血管を通って臍静脈に移動する。母体の

血液は、外側の同じ絨毛構造を通って浸透する [3] 。

胎盤の異常は、子癇前症、重度の発育制限、子宮内後期死亡

などの妊娠合併症の原因となっている [4, 5]。さらに、胎盤の

形態学的および生理学的特徴は、新生児と将来の成人の健康

に関係している [6] 。

超音波検査では、胎盤機能不全の兆候を巨視的なレベルで早

期に発見することには限界があるため [7, 8] 、高感度かつ早期

診断のための代替手段を見つける必要がある。

拡散強調画像（DWI）は、磁気共鳴画像法（MRI）の強力な撮

像技術 ¹であり、外因性造影剤を必要とせずに、ヒト組織の微

細構造および生理学的情報を提供する [9]。DWIは、マイクロ

メートルスケールの分子運動を調べることにより、組織内の水

のプロトンの動きを測定することができる。したがって、胎盤組

織に見られる拡散と灌流のコンパートメント（図 1）は、微視

的な組織の変化に特に敏感な拡散と灌流のパラメータを用いて

調べることができる。

はじめに 

胎盤は、妊娠中に子宮内に形成される一時的な器官である。

胎盤の主な機能は、胎児と母体の血液の代謝およびガス交換

を可能にし [1] 、胎児に栄養を与え、保護し、成長を支えるこ

とである。

図 1：複雑な胎盤組織の模式図。胎盤で繰り返される主な

構造はプラセントンである（プラセントンとは絨毛と絨毛

間腔の関連部分）。胎盤組織にはさまざまな拡散と灌流の

区画がある。灌流過程は主に臍帯と絨毛に関係し、拡散

過程は主に基底部脱落膜と胎盤中隔に関係する。絨毛間

隙では、拡散と灌流が等しく存在する。
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1 MRI検査は、胎児や2歳未満の乳幼児の撮像に対する安全性は確立されていない。 
責任医師は、MRI検査の有益性を他の画像診断法と比較して評価しなければならない。

図 2：被検者の胎盤の横断面 S0（2A）、ADC（2B）、fマッ

プ（2C）。緑色のゾーンは本研究で評価した関心領域（ROI）

を示す。ROI1は臍の関心領域、ROI2は胎盤辺縁の関心領

域、ROI3は胎盤中央の関心領域。

2A

組織中の水分子の見かけの拡散係数 (ADC)は、取得したデー

タをmonoexponential関数に単純に当てはめることにより、

拡散の重みづけの度合い (b値 )の関数として DWI信号の減衰

によって測定できる [9]。Biexponentialな減衰関数とより広い

範囲の b値を使用することで、Perfusion Fraction（f）や

pseudo Diffusion Coefficient（D*）などの灌流パラメータも

得られる。現在、胎盤MRIにおいて DWIを取り上げた研究は

限定的である [10-15]。さらに、胎盤における ADC、f、D*測

定が微細構造および血管の変化を検出する可能性は、まだ十

分に定義されていない。特に、胎盤の微細構造変化の検出に

おける ADCの有望な役割については議論がある [10, 13, 14]。

正常な胎盤の発育を示す ADC、f、D*の値を知ることは、異

常を発見し、その病態を理解するために不可欠であるため、本

研究では、DWIを用いて、正常妊娠の胎盤における水の ADC

と血液灌流の両方を、胎児の妊娠年齢（GA）の関数として定

量化した。妊婦の胎盤を 1.5Tで検査し、拡散の biexponential

モデルを用いて、胎盤の異なる部位における水の ADCと血液

の灌流パラメータ fとD*を定量化し、それぞれの GAとの関

連を評価した。

方法 

最初の研究対象基準を満たした正常単胎妊娠 38例（GA範囲

19～ 37週）に、母体胎児鎮静なしでMRI検査を実施した。

本研究は現地の倫理委員会により承認され、研究開始前にすべ

ての被検者から書面によるインフォームドコンセントを得た。

研究参加者は、2016年 7月から 2017年 3月にかけて、イタリ

アのローマ・サピエンツァ大学総合病院で募集した。我々のコ

ホートのすべての被検者は、正常妊娠かどうかを評価するため

に、異なるGAで少なくとも 2回の超音波評価（臍動脈および

子宮動脈ドプラを含む）を受けた。

子宮胎盤不全または胎盤異常が疑われる被検者は除外した。

慢性高血圧、糖尿病、腎疾患の既往のある被検者、および

MRIの禁忌のある被検者は研究に含まれなかった。正常妊娠

は、GAに適切な新生児（出生体重が新生児の標準的な基準

から標準偏差± 2以内）[16] （分娩後の基準）を正期産（妊娠

37週以上）で出産した被検者の単胎妊娠と定義した。妊娠第

2期早期の超音波検査と最終月経（LMP）日付によりGAを評

価した。

1.5T装置（MAGNETOM Avanto, Siemens Healthcare, Erlan-

gen, Germany）を用いて、母親の体位を仰臥位にて撮像を行っ

た。MRIプロトコルは、拡散強調スピンエコー系エコープラナー

イメージングで、繰り返し時間 /エコー時間は TR 4000 ms、

TE 79 ms、バンド幅は 1628 Hz/px、マトリックスは 192× 192

であった。スライス数は 18から 30。面内分解能は 2.0 x 2.0 

mm²、スライス厚は 4 mmであった。拡散プロトコルは、3つ

のノンコプラナー軸で、7つの異なる b値（0、50、100、

150、400、700、1000 s/mm²）を適用した。各 b値におけ

る加算回数 (NSA) は 4であり、DWIプロトコルの総撮像時間

は 6分であった。

2B

2C
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子宮と胎盤組織の解剖学的な視覚評価は、すべての症例で T2

強調画像の冠状断像および横断像を用い、それぞれ TE/TR 

118/1100 msおよび 149/1000 msであった。

DWIの DICOM画像は、適切なソフトウェアを用いてオフライ

ンで生成し、MATLAB（MathWorks 8.1, R2013a, 1994-2017, 

MathWorks, Natick, MA, USA）の自作スクリプトを使用した。

胎盤の研究では、母体と胎児 ¹の動きが Limitationとなるため、

各 DWI画像は 2名の放射線科医により、あらゆる方向への動

きがないか確認された。

FMRIB Software Library v5.0 (FSL, Oxford, UK)を用いてデー

タの前処理を行った。DWI画像は、FLIRT toolの Degrees of 

Freedom 6(6 DOF)を用いて、b = 0画像に対して補正した。

FSLは脳用に最適化されているにもかかわらず、質の高い結果

が得られた。DWI画像の信号雑音比（SNR）が低いことは明ら

かな欠点であるため、各 b値で取得した DWI画像の SNRを評

価した。SNRを推定するために、胎盤内の領域から信号強度を、

バックグラウンドノイズには被検者の体外に配置された領域を

選択した。次に、信号の平均とノイズの標準偏差（SD）の比

をとり、それに 0.655を乗じた。0.655はMR画像の背景ノイ

ズの Rician分布によるものである。次に、コホート全体の SNR

の平均値を算出した。

胎盤の水の ADCと血液の灌流の両方を定量化するための

biexponentialモデルの可能性を調べるために、灌流と拡散の

相対的寄与が異なる胎盤領域を調査した（図 1）。胎盤の辺縁

領域は、より明確に分離していたが、胎盤の厚い中央部では、

ほとんどの絨毛が重なり合っているため、胎盤内の母体の流入

部と流出部の差があまりはっきりしない [17]。そこで、子宮壁

図 3：bの関数としての DWI信号の対数グラフ。グラフ 3Aと 3Bは、2つの異なる区画における信号の挙動を示している。

3Aでは胎盤組織は主に灌流の影響を受けており、3Bでは主に拡散の影響を受けている。カーブフィットの初期減衰部分は灌

流過程の影響を大きく受けていることに注目。
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1 MR検査は、胎児や2歳未満の乳幼児の撮像に対する安全性は確立されていない。 
責任医師は、MR検査の有益性を他の画像診断法と比較して評価しなければならない。

からの側方距離に応じて 3つの関心領域（ROI）を選択した。

具体的には、各胎盤でほぼ同じ面積の 3つの ROIを専門の放

射線科医が、図 2Aに示すように中央 ROI（C-ROI）、辺縁 ROI

（P-ROI）、臍部 ROI（U-ROI）として設定した。

データは、半値全幅 (FWHM)が 3.2 mmのガウスフィルターを

用いて空間的に平滑化した。各 ROIの信号強度を平均し、デー

タを biexponential関数 [17-19]に当てはめた。

S(b)/S(0)=f ·exp(-b·D*)+(1-f)·exp(-b·ADC)  

ここで、S(b)は減衰した信号値、bは b値、S(0)は拡散傾斜

磁場がない場合の信号値、ADC、D*、fはそれぞれ見かけ 

の拡散係数、pseudo Diffusion Coefficient、Perfusion Frac-

tionである。図 3は信号の減衰の例と、各 ROIの ADC、D*、

fを抽出するために使用したフィッティング手順である。図 3の

2つのグラフ Aおよび Bは、信号値の対数を b値の関数として

示したもので、灌流の影響を最も受けたときの信号減衰曲線が、

拡散のみの影響を受けた信号の典型である線形減衰から大きく

逸脱することを強調できる。カーブフィッティングの初期減衰部

分は、速度を持つ「非常に速い拡散」コンパートメントに対応

しており、灌流過程に強く影響される pseudo Diffusion 

Coefficient（D*）として知られている。図 1を参照すると、こ

の信号挙動は胎盤と臍帯、すなわち血管の豊富な組織で最も

容易に確認できる。Ln(S(b))－ b値グラフにおいて曲線の第 2

部分の線形減衰は、標準的な ADCの拡散コンパートメントに

対応する。この信号の挙動は、主に基底部十二指腸と胎盤中隔

に見られる（図 1）。

Fractional Blood Volume(f)、または Perfusion Fractionは、

速度 D*で拡散する水分子の割合である。fとADCの適合値は

通常再現性があり、組織構造に基づいて解釈できるが、D*の

適合値は信頼性が低い [10]。

各被検者の ADC、D*、fの平均値と SDを求めた。ADC、D*、

fとGAとの相関を調べるために、Bonferroni補正を加えた

Pearson検定を行った。第一段階では、全 GA範囲（19-37週）

を考慮して相関を調べた。次に、妊娠第 3期（GA＞ 30週）

における相関を検討した。

図 4：各 b値で得られたコホートと傾斜磁場の軸で平均した DWI画像の SNR。SNR値は、拡散データの信頼性を考慮する 

ための最低許容値（SNR＝ 5）を大きく上回っている。
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調査した 3つの ROIおよび第 2期と第 3期の ADC、D*、fの

差は、分散分析（ANOVA）検定を用いて評価した。すべての

解 析 は SPSS Statistics 17（IBM SPSS Inc. Chicago, IL, USA）

を用いて行った。

結果
2名の被検者が分娩後の基準を満たさず、3名の被検者はMR

画像がアーチファクトを伴う低画質のため除外された。そのた

め、正常単胎妊娠の胎盤 33例を調査した。

ADC、D*、f測定の信頼性は DWI画像の SNRに依存する。

DWI画像の SNRは約 50（b = 0の場合）から 12（b = 1000 s/

mm²で取得した DWIの場合）であることがわかった。これら

の SNR値は、DWIデータの信頼性を考慮するための最低許容

値（SNR 5）を大きく上回っている [20, 21]。

被検者の胎盤の ADCマップと fマップをそれぞれ図 2の BとC

に示す。

ADCマップは、羊水の速い拡散（およそ 3*10-³ mm²/s）と、

胎盤組織で妨げられたり制限される生体水の遅い拡散（およそ

1*10-³ mm²/sから 2*10-³ mm²/s）とを識別できる。fマップ

では、胎盤における臍帯の挿入部（U-ROIとC-ROIの間）がはっ

きりと見える。実際、予想通り、胎盤に見られる値よりも高い 

f値が特徴的である。

選択された 3つの胎盤 ROIにおけるADC、D*、fの平均値の間、

および妊娠第 2期と第 3期における ADC、D*、fの平均値の

間に有意差は認められなかった。

C-ROIにおける fとGA（r = 0.61、p < 0.03）、P-ROIにおける

fとGA（r = 0.59、p < 0.05）の間には、GA≧ 30週におい

て正の直線相関が認められた。P-ROIにおけるGA≧30週では、

ADCとGAとの間に有意な負の相関（r＝ -0.76、p＜ 0.02）

が認められたが、GAが 19～ 29週の範囲では、ADCの GA

に対する依存性はなかった（図 5）。図 5は、中央と辺縁の

ROIにおけるGAの関数としての ADCと fの平均値である。

考察
ヒト胎盤は急速に発達する臓器であり、妊娠期間を通じて構造

的・機能的な変化を遂げる。 我々の目的は、胎盤の発育によ

る微細構造の変化を検出するために、biexponential拡散モデ

ルを用いて得られたパラメータADC、D*、fの可能性を評価す

ることであった。biexponentialモデルは、灌流の影響のない

ADCを定量化できる。また、パラメータ fにより、水の総量と

比較した灌流プロトンの割合を定量化することができる。最後

に、D*は灌流に強く影響され、擬似拡散パラメータとして定量

化される。

ADC、D*、fの平均値は文献 [10, 11, 13, 22, 23]に見られる値

と概ね一致しており、解析した ROI間で差はない。図 1に示さ

れた胎盤組織のマルチコンパートメント化に関して、我々のサ

ンプルの平均 ADC値は、水の拡散が妨げられていることを反

映しており、（水がランダムに拡散する）絨毛間腔の大きさが約

100μmである胎盤組織学と一致している [2-4]。

しかし、健常胎盤で行われた先行研究 [13, 14]とは対照的に、

また我々の最近の論文 [23] と一致するように、我々は妊娠 30

週目から ADCの有意な減少を認めた（図 5）。b＝ 1000s/

mm²で SNR＞ 12を得たように、GAが増加するにつれて

ADCが減少するのは、SNRが不十分であることによる偏りでは

ない。むしろ、妊娠後期に起こり、より線維化した環境で特徴

付けられる生理的な実質の変化を反映しているのかもしれない

[2]。特に、カルシウムの沈着は胎盤の小さな部分を死滅させ、

その結果、いくつかの部分が線維性組織に置き換わる可能性が

ある。線維性実質組織の異常増殖は拡散の障壁を増加させる

ため、ADC値を低下させる [24]。したがって、妊娠第 30週以

降、線維性組織の増加は胎盤の動態をより緩慢にし、ADC値

を低下させる。

我々の結果 [23]と以前の ADCの結果 [13, 14]との違いは、胎

盤 ADCを推定するために使用した拡散モデルに起因する。以

前の研究 [13, 14]とは異なり、我々は ADC定量化から灌流の

影響を除去するために biexponentialモデルを使用した。

さらに、biexponentialモデルを用いて行われた正常胎盤にお

ける先行研究 [10, 11, 15] とは対照的に、そして我々の最近の

論文 [23] と一致するように、我々は胎盤中央部および 30週目

以降の胎盤周辺部において、fとGAとの間に正の直線相関が

あることがわかった。fとGAとの関係は、胎盤の容積が大きく

なるにつれて絨毛の容積、表面、長さが増加することを反映し

ているのかもしれない [2, 24]。特に、絨毛は妊娠 30週目以降

に成熟し、母体と胎児の胎盤物質の接触／交換を最大化し、 

灌流を促進するために大きくなる［24］。D*は ADCより約 1

桁大きいと推定される。しかし、そのSDは平均値のほぼ50%で、

ADCと fの平均値の SDは、それぞれおよそ 12％と 20％未満

である。

DWIの b値は、予想される拡散値と組織の特徴に基づいて選

択されるべきである。原則的に、最適な b値は推定しようとす

る ADC値の逆数にほぼ等しい [27]。この研究では、ADC値

0.7-1.7*10-³mm²/sの範囲を推定し、600-1400 s/mm²の範囲

の b値を必要とした。したがって、十分な SNRと十分な拡散量

との間の最良の妥協点である 400-1000 s/mm²の範囲の 

b値を使用した。胎盤水の ADC値は正しく推定できたと言える

が、ばらつきの大きい灌流パラメータ（特に D*）については

同じことは言えない。灌流パラメータを推定するために、 

0、50、100、150 s/mm²の b値を用いた。しかし、ある程度

の信頼性をもって D*と fを求めるには、非常に低い b値、特

に b=0とb=50 s/mm²の範囲でデータを取得する必要がある

[22, 28]。最後に、biexponentialモデルは複雑な胎盤組織の

特徴を正確に反映していないことを強調することが重要である。

動物モデルで得られた最近の結果によると、3つの異なる拡散

コンパートメントに基づく拡散モデルが、胎盤組織のモデル化

にはより適切であろう [25, 26]。

結論として、我々の以前の研究 [23]と同様に、本研究は、

biexponential拡散モデルを用いて 33例の正常妊娠の胎盤周

辺部で行われた ADC測定が、妊娠第 3期に起こる組織変化を

検出することを示している。特に、ADCは妊娠期間が長くなる

につれて減少する。逆に、灌流によって影響を受ける水分子を

表す分画 fは、妊娠期間中は胎盤中央部で、妊娠第 3期は周

辺部で、妊娠年齢とともに増加する。しかし、ADC、f、GA間

の相関は有意であるが、ADCと f対 GAのグラフにはデータの

著しい広がりが観察される。さらに、fとD*は、胎盤の発育に

図 5：胎盤の中心部と周辺部における妊娠年齢（GA）の関数としての ADCと f値の散布図。青い線は、中央 ROIにおける

すべての GAについて、fとGA（r = 0.61、p < 0.03）の間に認められた統計的に有意な直線相関を示す。赤線は、辺縁部

ROIにおける 30週以上の GA（r = 0.59、p < 0.05）について、fとGAとの間に認められた統計的に有意な線形相関を示し、

また辺縁部 ROIの 30週を超える GA（r = -0.76、p < 0.02）について ADCとGAとの間に認められた統計的に有意な線形

相関を示す。これらのデータは我々の最近の結果 [23]と一致している。
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よる微細な構造変化の潜在的なマーカーと考えるには、標準偏

差も変動幅も大きすぎる。

これらの結果を踏まえ、我々は、b値を 0と 150 s/mm²の範囲

でより多くの DWIデータを取得することにより、灌流パラメータ

fとD*をよりよく推定するためのさらなる研究を計画している。

さらに、胎盤組織は複雑で不均一であるため、より拡散性の高

い区画やより灌流性の高い区画に近い ROIを選択する予定で

ある。
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要旨
多段面同時励起（SMS）撮像は、臨床

MRIにおいてスキャン時間を大幅に短縮

する。Readout segmented echo planar 

imaging（RESOLVE）は高い空間分解能

でシャープな拡散強調画像を得ることが

できる。本稿では、乳房の拡散強調画像

を最適化するために SMS RESOLVEを使

用した経験について述べる。SMS RESOLVE

は高画質と撮像時間の大幅な短縮という

利点を兼ね備えている。

はじめに 

拡散強調画像は、乳房MRIの診断精度

を向上させ [1-3] 、乳癌の治療成績の予

測に利用できる [4, 5]。従来、拡散強調

画像はsingle-shot echo planar imaging

（EPI）に基づいている。この技術では、 

1回の T2*減衰の間に k空間全体が充填

されるため、ブラーリングや磁化率アー

チファクトが生じやすい。これらの技術的

弊害は、リードアウト方向に沿って 

k空間の軌跡を分割し、短いエコー時間

を可能にする Readout segmented EPI

（RESOLVE）により克服することができる

[6]。RESOLVEによって得られる画像は

非常に鮮明で空間分解能が高いため、乳

房画像診断においてシングルショット EPI

と比較して優れた診断性能を有する [7]。

RESOLVEは、セグメント化されたリードア

ウト毎に個別の高周波パルスが先行するた

め、撮像時間が比較的長いという制限があ

る。これを補う興味深い方法として、3次

元パラレルイメージング法である多段面同

時励起（SMS）撮像がある。簡単に説明

すると、SMSはフェーズドアレイコイルの

多数のチャンネルを利用し、複数のスライ

スから一度に信号を取得することで、より

高速な画像取得を可能にする。SMSのコ

ンセプトはMAGNETOM Flash (63)3/2015

版で詳しく解説されている。同号には、

2014年に SMS RESOLVEを開発した Frost

らの論文も掲載されている [8]。ここでは、

このパルスシーケンスを用いた乳房拡散強

調画像の最適化の経験を紹介する。

　　 SMS RESOLVE シーケンスの撮像ダイアグラム（1A）と 1 つのリードアウトセグメントのシーケンスチャート（1B）。SMSに特徴的な部分は 

緑色で表示。
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画像取得
18 ch乳房コイル（Siemens Healthcare

社製）を使用し、臨床用 3テスラ装置

（M AG N E TO M  S k y r a  w i t h  T i m T X 

TrueShape）で乳房MRI検査を日常的に

行っている。syngo.MR VE11Aプラット

フォーム上で動作する専用の work-in-

progressパッケージにより、乳房の SMS 

RESOLVE画像を取得した。このシーケンス

では、EPIリードアウト時の従来の位相エ

ンコード blipに加え、スライス方向に追加

の blip（「blipped CAIPIRINHA」）が印加

される [9]。さらに、従来の RESOLVEシー

ケンスと同様に、2Dナビゲータ補正 [6]

を含んでいる（図 1）。

RESOLVEとSMS RESOLVEの比較
最近発表された研究では、乳房の横断面

の拡散強調画像について、 従来の

RESOLVEと SMS RESOLVE（2倍および 3

倍のスライス加速を使用）の画質を比較し

た [10]。すべての撮像パラメータは、スラ

イス加速因子とそれに伴う繰り返し時間（装

置コンソールで決定される最短値）とエ

コー時間の調整以外は一定とした。撮像パ

ラメータの詳細は表 1に示す。2倍および

3倍のスライス加速では、従来の RESOLVE

と比較して S/N比がわずかに低下すること

がわかったが、統計的に有意ではなかった

（p = 0.83）。つまり、SMS RESOLVEは単

位時間あたりの信号雑音比（SNR）を大幅

　　 26歳の健康なボランティアの3T拡散強調画像と対応するADCマップの例。面内分解能は1.2 x 1.2 mm²。RESOLVEと2倍加速のSMS RESOLVEで

は、目に見える差はほとんどない。3倍加速の場合、画像は依然として鮮明で、乳房のほとんどの部分が非常によく描出されているが、前胸部はシェー

ディングの影響をわずかに受けている。

RESOLVE 
(no slice acceleration) 

4 min 21 sec

SMS RESOLVE 
(2-fold slice acceleration) 

2 min 35 sec

SMS RESOLVE 
(3-fold slice acceleration) 

1 min 44 sec

trace
(b=800)

ADC 
map

Parameter RESOLVE
(no slice 
acceleration)
4 min 21 sec

SMS RESOLVE
(2-fold 
acceleration)
2 min 35 sec

SMS RESOLVE
(3-fold 
acceleration)
1 min 44 sec

Repetition time [ms] 5410 2250 1450

Echo time [ms] 56 55 55

Slices 28 28 27  
(28 not possible)

Distance factor 20%

Voxel size [mm3] 1.2 x 1.2 x 5.0

Readout segments 5

Readout partial Fourier 5/8

Field-of-view [mm2] 340 x 136

Bandwidth [Hz/Pixel] 829

Echo spacing [ms] 0.38

iPAT (GRAPPA) factor 2

Averages b=50 (1), b=800 (4)

Table 1: Imaging parameters of conventional RESOLVE and SMS RESOLVE at our institution.

に向上させることができる。乳腺線維組

織の平均 ADC値は 1.62± 0.29× 10-³ 

mm²/sであり、各シーケンス間でほとん

ど差は認められなかった（p=0.99）（図 2、

3）。 画 質 は RESOLVEと 2 倍 速 SMS 

RESOLVEで同程度の高評価であった。3

倍加速 SMS RESOLVEでは、前胸部の

シェーディングが強く感じられたが、これ

は将来的にリードアウトパーシャルフーリ

エを 5/8から 6/8に変更することで軽減

できる可能性がある。本研究の結果から、

SMSを RESOLVEに適用することで、最

適なスライス加速係数を 2または 3とし

て乳房画像を最適化できることが示唆さ

れた。

考察
最近の研究で、RESOLVEは乳房の拡散

強調画像においてシングルショット EPIと

比較して多くの利点を示されている。これ

には、ブラーの減少、幾何学的歪みの減

少、乳房病変のより良い描出、良性病変

と悪性病変の識別の向上などが含まれる 

[7] 。SMS RESOLVE は、この画像の最適

化を一歩前進させる： 適度なアクセラ

レーションファクターを適用することで、

2
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従来の RESOLVE と同等の画質と ADC 精

度を維持しながら、撮像時間を短縮する

ことができる。

乳房の SMS RESOLVEに関して、SMSの

主な利点は撮像時間の短縮にある。ある

いは、体の部位によっては、SMSによっ

て得られる SNR効率の利点を、撮像時間

を一定に保ちながら、スライス範囲の拡

大や空間分解能の向上に利用することも

できる。結論として、SMS RESOLVEは高

画質の拡散強調画像の撮像時間を大幅に

短 縮 することが 可 能で ある。SMS 

RESOLVEを乳房画像に使用した最初の

経験は、将来に向けて非常に有望である。

　　 大きな乳房を持つ38歳の健康なボランティアの拡散強調画像の例。スライス加速係数3の時の前胸部シェーディングアーチファクトを除けば、撮像時

間には大きな差があるにもかかわらず、両シーケンス間に目に見える差はほとんどない。
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最大の特長は1軸あたりの最大傾斜磁場強度200 mT/mを誇る強力な傾斜磁場コイル (Gemini Gradients)にあります。

これにより、非常に高いb値における拡散強調画像の画質向上が可能となり、

Human Connectome Projectにより注目された複雑な神経繊維の描出の個々人における応用や画像の

空間分解能を超えるようなマイクロストラクチャの描出など、医療における課題に立ち向かいます。

脳神経領域において、特に力を発揮する装置ですが、MAGNETOM Cima.Xは全身における検査も可能であり、

幅広い領域での活躍が期待できるMRI装置です。
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