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前立腺MRI：超強力傾斜磁場と高度微細構造イメージング
がもたらす可能性 
Malwina Molendowska1,2; Fabrizio Fasano3,4; Derek K Jones2; Filip Szczepankiewicz1

1Medical Radiation Physics, Clinical Sciences Lund, Lund University, Lund, Sweden
2Cardiff University Brain Research Imaging Centre (CUBRIC), Cardiff University, Cardiff, United Kingdom
3Siemens Healthcare Ltd, Camberly, United Kingdom
4Siemens Healthineers AG, Erlangen, Germany

前立腺癌に対する診断ツール高度化の必要性
前立腺癌は、世界的に最も多く診断される悪性腫瘍の一つであ

り［1, 2］、その発症率はスクリーニングの実施状況、遺伝的要因、

環境要因などの影響を受ける［3］。近年の予測では、2040年

までに新規前立腺癌症例数が約50％増加すると推定されている

［4］。

前立腺癌の検出は、通常、前立腺特異抗原（prostate-specific 

antigen：PSA）血液検査および直腸診から開始され、その後

にマルチパラメトリックMRI（multiparametric MRI：mp-MRI）

が施行される。これらから得られた情報は、「臨床的に意義の

ある疾患（clinically significant disease）」、すなわち生命予後

に影響を及ぼし、さらなる精査や治療介入を要する可能性の高

い症例であるかどうかを評価するために用いられる。mp-MRI

に基づいて臨床的意義を判断する国際的基準である PI-RADS

［5］によれば、画像評価には、標準的な形態評価としての T1

強調画像、T2強調画像に加え、拡散強調画像（diffusion-

weighted imaging：DWI）および造影ダイナミックMRI（dynamic 

contrast-enhanced imaging：DCE）が含まれるべきとされてい

る。簡潔に述べると、DWIは、水分子のランダムな運動と、細

胞膜などミクロメートルスケールで組織が形成する「障壁」と

の相互作用を利用した撮像法であり、その組織微細構造の特性

が信号に反映される。前立腺癌においては、DWIは特に前立

腺辺縁域の病変評価における主要なコントラストとして位置づ

けられている。過去 30年にわたり、DWIは前立腺癌の検出お

よび診断において重要な役割を担う手法として広く認識されて

おり［2, 3］、病期診断、悪性度評価、治療計画立案、さらに

は治療効果判定や経過観察に至るまで、幅広い臨床応用がな

されている［6］。

拡散強調画像（DWI）から算出される見かけの拡散係数

（apparent diffusion coefficient：ADC）［6］は、b値 1 ms/µm²

未満（＝ 1000 s/mm²）で取得された DWIデータに基づき算出

され、癌に関連する組織微細構造の変化を評価する指標として、

マルチパラメトリックMRI（mp-MRI）において広く用いられて

きた［7］。ADCの最大の利点は、Gleasonスコア 4+3以上と

定義される臨床的に意義のある前立腺癌［8］を、患者レベル

で 93％という高い感度で検出できる点にある［9, 10］。

一方で、mp-MRIは個々の腫瘍病変の約半数を検出できないこ

とが報告されており［11, 12］、さらに大型病変においても病変

サイズを過小評価する傾向がある［13, 14］。また、病変単位で

の特異度は 41％と低い。［8］これらの問題点は、癌病変間に

存在する高度な不均一性に起因する可能性が高いと考えられて

いる［15］。

加えて、幾何学的精度の不十分さにより病変境界の正確な描出

が困難となり、放射線治療計画におけるmp-MRIの活用は限定

的である［16, 17］。最終的な確定診断としては生検がゴールド

スタンダードであるが、感染、出血、ならびにサンプリングエラー

といったリスクを伴い、病変の広がりを過小評価する可能性も

否定できない。

これらの知見を総合すると、現行の診断フローには明確な限界

が存在し、侵襲的検査に伴う負担やリスクを最小限に抑えるた

めにも、非侵襲的診断法としてのMRIにおける特異度および感

度のさらなる向上を目指した研究の継続が強く求められること

が示唆される。しかしながら、正確に取得可能な組織微細構造

情報は、実験デザインや信号特性など多くの要因に依存してお

り、これらはいずれもMRIハードウェアの性能に大きく左右され

る。

より包括的な腫瘍評価は、より強い拡散エンコーディング（す

なわち高い b値を可能にする条件）を用い、拡散強調信号を

生物物理学的モデルまたは信号表現と結び付けることで実現で

きる。その代表例が、「vascular, extracellular, and restricted 

diffusion for cytometry in tumors（VERDICT）」と呼ばれる手法

である［18］。

VERDICTは、組織内の水分子を、①球状細胞内における拡散

を表す細胞内コンパートメント、②細胞や血管の外側に存在す

る間質および腔内での拡散を表す細胞外コンパートメント、③

血管や管腔内での擬似拡散を反映する血管コンパートメントの

近年、前立腺癌患者を対象とした臨床試験（INNOVATE試験）

において VERDICTイメージングによる評価が行われ、mp-MRI

によって生検が必要と判断された症例の多くが、VERDICTでは

生検不要を示唆し、結果として不要な生検を回避できた可能性

が報告されている［19］。

このように、VERDICTに代表される新たな「微細構造 MRI

（microstructure MRI）」手法は、腫瘍の構成要素や微細構造に

関する重要な情報を提供する一方で、臨床応用は依然として限

定的である。

しかしながら、MRIハードウェア開発の急速な進歩により、より

強力な拡散エンコーディングが臨床現場でも利用可能になりつ

つあり、さらに撮像法や最適化技術の改善によって、撮像の堅

牢性と効率性も向上している。同時に、臨床現場における経験

の蓄積やワークフローの簡素化が、研究と日常診療との間に存

在するギャップを埋めつつある。以下のセクションでは、前立

腺MRIにおける微細構造イメージングの導入を加速させている

主要な技術的進展について概説する。

強力な傾斜磁場を用いた拡散MRI：新たな可能性
細胞密度や組織構築といった生体組織の微細構造特性の違い

は、拡散強調画像（DWI）において豊かなコントラストを生み

出し、より正確かつ非侵襲的な腫瘍特性評価手法の高度化につ

ながる可能性を提供する。これらのコントラストを十分に活用

するためには、標準的な臨床用拡散撮像シーケンスを超えた撮

像が必要となる。拡散強調スピンエコー法のワークホースとも

言える手法、すなわち単極性台形勾配（monopolar trapezoidal 

gradients ）を用いた線形 b－テンソルエンコーディング（linear 

b-tensor encoding：LTE）とエコープラナーイメージング（EPI）

リードアウトを組み合わせた撮像法［20–22］（Fig. 1A）は、こ

れまで臨床現場で広く用いられてきた［23, 24］。本手法は、取

得速度に優れ、臨床環境における異なるMRIシステム間での

互換性も高いことから、実用的かつ効率的な DWI撮像法として

確立されている。

傾斜磁場強度 40–80 mT/mといった臨床用ハードウェアで非典

型的な撮像を行う場合、エコー時間（TE）が相対的に長くなり、

単位時間当たりの信号対雑音比（signal-to-noise ratio：SNR）

が低下するため、得られるデータの診断的有用性が制限される

ことがある。しかしながら、微細構造 MRI（microstructure 

MRI）の可能性に対する期待の高まりを背景に、複数のMRIメー

カーが、研究および臨床の両領域でその利点を最大限に引き

3つのコンパートメントとして記述する生物物理モデルである。

本手法は、最大 3 ms/µm²（＝ 3000 s/mm²）に達する複数の

b値、拡散エンコーディング方向、ならびに傾斜磁場の印加間

隔および持続時間（一般にΔおよびδと表記される）を変化さ

せた測定に基づいている。

1   リードアウトのパラメトリック表示を伴う、拡散強調MRIスピンエコーパ
ルスシーケンスの模式図。 

(1A–1C)エコープラナーイメージング（EPI；ここでは部分フーリエを使用）

およびスパイラルリードアウトのモノポーラ傾斜磁場、 (1D)バイポーラの

フロー補償／非補償傾斜磁場 、 

(1E)テンソル値拡散エンコーディングのための自由波形傾斜磁場として示

している。 

赤線は達成可能なエコー時間（TE）を示す。強力な傾斜磁場を用いること

で、同一のb値においてTEの短縮が可能となり（1B）、さらにスパイラル

リードアウトのようなEPIに代わるリードアウト手法を用いることで、TEは

一層短縮される（1C）。高性能ハードウェアと効率的なリードアウトの利用

により、拡散MRI実験において、従来にはない拡散波形（1D、1E）の設計

が可能となり、新たな情報の取得が可能となる。

EPI

EPI

EPI

Spiral

Spiral

Spiral

Spiral

x y z

1A

1B

1C

1D

1E

Monopolar gradients at low amplitude with EPI readout

Monopolar gradients at high amplitude with EPI readout

Monopolar gradients at high amplitude with spiral readout

Flow and non-flow compensated bipolar gradients with  
spiral readout

Parametric view of readouts

Tensor-valued encoding with spiral readout

1   MAGNETOM Connectomは現在研究用途に限定されたシステムである。 
本稿に示したすべてのデータは、施設の倫理審査委員会（IRB）の承認のもと、非商用システ
ムを用いて取得されたものである。Siemens Healthineersは、本システムを商用化する予
定はない。
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超強力傾斜磁場と高効率撮像戦略の融合
超強力な傾斜磁場と効率的な撮像戦略の組み合わせは、これま

で主として脳画像に用いられてきたが、近年では頸部以下の領

域を対象とした研究も報告されている［60–62］。我々が実施し

た、最大傾斜磁場強度 300 mT/mの傾斜磁場コイルを搭載し

た 3T MAGNETOM Connectom シ ス テ ム（Siemens 

Healthineers, Erlangen, Germany）を用いた男性被験者コホー

トでの最近の研究結果は、前立腺 MRIにおける強力な傾斜磁

場の付加価値を明確に示している。

傾斜磁場強度を段階的に変化させた DWIプロトコル（Table 1

のプロトコル A–C；Fig. 2A–2C）を用いた検討では、最大傾斜

磁場強度を用いた最短 TEのプロトコル（Table 1のプロトコルC；

Fig. 2C）において、病変と正常組織とのコントラストが有意に

改善することが示された。さらに、強力な拡散エンコーディン

対応するフーリエ空間における画像情報を取得する。なかでも

スパイラルリードアウトは、EPIと比較してより柔軟にリードアウ

ト軌道を設計できる点が大きな特徴である。TEの直後からリー

ドアウトを開始しつつ、完全な k空間サンプリングが可能であ

るため、拡散エンコーディングに利用可能な時間を最大化でき

［45］、結果として TEの短縮が可能となる。さらに、連続かつ

滑らかな勾配波形が用いられるため、可変サンプリング密度を

実現でき、より効率的な信号取得と優れた SNRが得られる［46, 

47］（Fig. 1C）。このため、強力な傾斜磁場と高効率な画像リー

ドアウトの組み合わせは、高 b値における高度な拡散エンコー

ディング（Fig. 1D, 1E）、すなわちフロー補償拡散エンコーディ

ング［48, 49］やテンソル値拡散エンコーディング［50, 51］に

極めて適している。

一方で、スパイラルリードアウト法の欠点として、実際の k空間

軌道が理想的な設計軌道から乖離しやすい点があり、画像再構

成時に顕著なアーチファクトを引き起こす可能性がある［52］。

これらの軌道誤差を無視すると、位置ずれや組織の誤描出を招

き、最終的には病変や組織の正確な描出および特性評価に悪

影響を及ぼす。このような誤差を引き起こす磁場摂動は、被写

体側の要因（動きや組織の磁化率差など）と、MRIシステム側

の要因（渦電流［53］、傾斜磁場システムの不完全性など［54–

56］）の双方に起因する。これらの摂動は、磁場モニタリング［57］

や、いわゆる拡張エンコーディングモデル再構成（expanded 

encoding model reconstruction）［58］を用いることで補正す

ることが可能である。これにより、実際の k空間軌道を画像再

構成に反映させることができ、アーチファクトを高い精度で低減

することが可能となる［45, 59］。

グに拡張エンコーディングモデル再構成［63］を組み合わせる

ことで、標準的な撮像プロトコル（Table 1のプロトコル D–F；

Fig. 2D–2F）と比較して、前立腺癌病変の描出能が一層向上し

た。

アーチファクトのない高b値画像では、組織境界が鋭明で、ショッ

ト間の位置ずれも少なく、最大 3 ms/µm²（＝ 3000 s/mm²）と

いう極めて高い b値においても優れた解剖学的一致性が確認

された［63］。

また、健常被験者および患者コホートを対象として、超強力傾

斜磁場（約 300 mT/m）と、臨床装置に近い傾斜磁場強度（約

40–80 mT/m）との間で SNRの比較を行った結果［60］、300 

mT/mの傾斜磁場を用いることで、特に b = 1.5 ms/µm²（＝

1500 s/mm²）において統計学的に有意な SNR向上が認められ、

出すため、強力な傾斜磁場を備えたシステムの開発を進めてき

た。これらのMRIシステムにより、取得可能な拡散計測条件（b

値、拡散時間、勾配波形など）の範囲が大きく広がる。場合に

よっては、低い傾斜磁場強度でも実施可能であった領域の測定

精度をさらに向上させる一方で、実用的でなかった新たな領域

の測定を可能にする。具体的には、MAGNETOM Connectom 1.0

お よ び 2.0 ¹（ そ れ ぞ れ 300 mT/m お よ び 500 mT/m）、

MAGNETOM Cima.X（200 mT/m）など傾斜磁場性能の強化に

より、拡散エンコーディング時間の短縮や、より高い b値の設

定が可能となり、b値、TE、SNRのトレードオフが改善される（Fig. 

1B）［31］。この性能向上は、勾配効率が低い、すなわち単位

時間当たりの b値が小さい拡散エンコーディング波形を用いる

応用、具体例としては、短い拡散時間を達成するために用いら

れる振動勾配（oscillating gradients）や、テンソル値拡散エン

コーディング（tensor- valued diffusion encoding）のための多

次元・任意勾配波形においてより顕著に現れる［32］。これら

の手法を組み合わせることで、組織に対するプロービングはよ

り特異的となり、微細構造のわずかな特徴に対する詳細な検討

が可能となる。その結果、強力な傾斜磁場を用いた DWIは微

細構造 MRIの発展を大きく推進し［35, 36］、基礎研究のみな

らず臨床研究においても重要な役割を果たしてきた［37–42］。

画像リードアウトおよび再構成戦略
MR画像のエンコーディングは、スパイラル法［43］やラジア

ル法［44］といったより効率的なリードアウト戦略を用いること

で改善可能であり、その結果、エコー時間（TE）の短縮や信

号対雑音比（SNR）の向上が期待できる。エコープラナーイメー

ジング（EPI）と同様に、これらの軌道は k空間を走査することで、

Identifier Acquisition b-values  
[ms/µm2]

Gradient 
amplitude [mT/m] 
/ Slew rate [T/m/s]

Diffusion encoding  
duration/separation [ms]

Readout 
type

TE [ms] Protocol 
duration 
min:sec

A Monopolar pulsed 
gradients

0.05, 0.5,  
1.5, 2, 3

40/200 26/48 EPI 95 6:35

B 80/200 16/32 70

C 273/111 5/25 54

D 247/83 5.7/23.3 53 3:30

E

F Spiral 35

G Bipolar gradients 0.01, 0.02, 
0.03, 0.05, 
0.1, 0.15,  

0.2, 0.3, 0.5

220/65 14.5/22.6 41 7:00

H Tensor-valued 
encoding (linear and 
spherical b-tensor)

0.05, 0.2,  
0.5, 0.8,  

1.1, 1.5, 2, 3

220/< 60 21.6/29.9 54.8 9:50

表1:   本稿で提示した研究における主要なプロトコルパラメータの概要。 

重要な点として、空間分解能および繰り返し時間（repetition time：TR）は、すべてのプロトコル間でほぼ同一に保たれている。 

なお、各プロトコルの識別子は、図1で用いられているラベルとは独立したものである。

2   最大傾斜磁場強度およびリードアウト方式、再構成アルゴリズムの違いにより取得・再構成された、前立腺癌患者2例における拡散データ（軸方向平均像）
の定性的比較を示す。 

(2A–2C) 前立腺癌（Gleasonスコア 3+4）を有する67歳男性のデータ。最大傾斜磁場強度（Gmax）を任意に設定可能な試作シーケンスを用い、拡散エンコー

ディング／分離時間およびTEを変化させて取得した（表1のプロトコルA–C）。最短TEを用いたプロトコル（2C）では、病変と正常組織とのコントラストが視

覚的に改善している。 

(2D–2F) 前立腺癌（Gleasonスコア 3+3）を有する53歳男性のデータ。製品版EPI（2D）および、prototype シーケンス²を用いたEPI（2E）およびスパイラルリー

ドアウト（2F）プロトコル（表1のプロトコルD–F）。高度な画像再構成により磁場摂動を補正することで、ショット間の幾何学的一貫性が向上し、前立腺輪郭

のエッジがより良好に保持されている（2E、2F）。(2A–2D)に示すデータは、Siemens Healthineersの標準再構成プログラムを用いて再構成された。データは

文献［59, 62］より引用。
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2   Work in progress. 本応用法は現在開発中であり、米国および他国では販売されていません。将来的な提供の可否は保証されません。
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80 mT/mおよび 40 mT/mのプロトコルと比較して、それぞれ

15％および 35％の SNR増加が示された（Fig. 3A）。

さらに、スパイラルリードアウトを併用することで、b値に依存

して追加的に 30～ 45％の SNR向上が得られた［63］。癌組織

と正常組織とのコントラスト雑音比（contrast-to-noise ratio：

CNR）は、全ての b値において 300 mT/mの強力な傾斜磁場

を用いたプロトコルで最も高く、また各プロトコル内では b = 1.5 

ms/µm²（＝ 1500 s/mm²）で最大値を示した［60］。経験豊富

な放射線科医によるプロトコル間の直接比較においても、最も

高い傾斜磁場を用いたプロトコルが、病変描出能の点で総じて

高く評価された。

傾斜磁場の振幅を増大させて TEを短縮することは、T2強調に

関連する新たな課題を伴う。拡散係数そのものは組織固有の物

性値であるが、組織が不均一である場合、拡散強調信号に対

する各組織コンパートメントの寄与は、その体積分率に加えて、

各コンパートメントの T2緩和時間にも依存する。その結果、

DWI（およびそこから導出される各種パラメータ）のコントラス

トは TEに依存し、T2の短い成分ほど、TEが短縮されることで

相対的に信号への寄与が増大する可能性がある（例：制限拡

散成分［64］）。組織の拡散係数マップ（Fig. 4A–4C）には、

Table 1に示したプロトコル A–C間の拡散時間および緩和効果

の違いに起因する差異が認められる［60］。高い傾斜磁場振幅

かつ短 TEを用いたプロトコル（プロトコル C；Fig. 4C）では、

プロトコル Aおよび Bと比較して、マップはより均質な外観を呈

し、腺全体としての拡散係数推定値は低く示された。一方、癌

病変と正常組織とのコントラストが最も高かったのはプロトコル

Aであり（例：Fig. 4下段に示した症例）、低い傾斜磁場振幅を

用いたプロトコルにおいて観察された正常組織での高い拡散係

数および腫瘍でのわずかに低い拡散係数は、データの SNRが

低いことによるバイアスの影響を受けている可能性が高いと考

えられる。

Intravoxel incoherent motion（IVIM）による血流灌
流イメージング
Intravoxel incoherent motion（IVIM）［6］イメージングは、毛

細血管内血流の灌流に感度を有する DWI手法であり、前立腺

癌における有望な画像バイオマーカーを提供するとされている

［65］。本手法では、0.5 ms/µm²（＝ 500 s/mm²）までの低 b

値領域を高密度に分布させた従来型の拡散エンコーディングを

採用する。データ解析に用いられるモデルは、2つの水コンパー

トメントを仮定している。一方はランダムに配向した毛細血管

／血管内を流れる血液の擬似拡散を表現し、他方は組織内水

分子の真の拡散を表現するものである。とりわけ、血管成分に

関連するパラメータは、腫瘍学において進行中の低酸素プロセ

スを反映する指標として重要視されている［65, 66］。

しかしながら、IVIMパラメータの推定は不良設定問題（ill-

posed）であり、再現性が低いことが臨床応用の妨げとなって

いる［67, 68］。得られるパラメータマップの視覚的品質は、セ

グメント化フィッティング［67］やベイズ推定法［69］を用いる

ことで改善可能であるが、これらの手法に内在する仮定が満た

されない場合には、推定結果にバイアスが生じる可能性がある

［68］。

パラメータ推定を改善するもう一つの戦略として、測定次元を

拡張し、独立した情報を付加することで推定の安定性を高める

方法が提案されている［70］。その具体例として、「フロー補償

（flow-compensated）」、より正確には「速度補償（velocity-

compensated）」拡散エンコーディング（Fig. 1D）を追加する手

法が提案され、これらの問題に対する有効な解決策であること

が実証されている［49, 71］。

技術的進歩（強力な傾斜磁場システム系および高度な画像再

構成）を最大限に活用し、目的に応じて最適化された実験デザ

インを採用することで、我々はこれまでに例のないデータ品質

と IVIMパラメトリックマップを実現した［72, 73］（Table 1の

Protocol G）。我々が開発したプロトタイプパルスシーケンスに

よって取得されたデータは、極めて高い構造忠実度、高 SNRを

有し、さらに速度エンコーディングが信号に大きな影響を及ぼ

す領域、例えば微小血管が網状に分布する静脈叢を明瞭に識

別することが可能であった（Fig. 5A）。得られた信号強度画像

およびパラメータマップは、視認可能な歪みを伴うことなく再

構成可能であった（単一被験者の例を Fig. 5B左列に示す）。

患者コホート全体での解析において、非フロー補償データのみ

を用いたフィッティングでは、組織拡散係数がわずかに過小評

価され、血液分画が顕著に過大評価される傾向が認められた。

一方で、フロー補償および非フロー補償データを組み合わせた

完全データセットによる解析では、シミュレーションによって支

持される高い精度のパラメータ推定が得られた［71, 74］。被験

者間の比較では、癌病変は周辺域および移行域と比較して、著

しく低い拡散係数および低い血液分画を示すことが明らかと

なった。今後の課題として、より大規模なコホートにおける

IVIMパラメータの評価を通じて、特に放射線治療などにおける

灌流マーカーとしての潜在能力を検証する予定である。最近で

は、本 IVIMプロトコルを 3T MAGNETOM Cima.X（Siemens 

Healthineers, Erlangen, Germany）へ移植し［75］、

MAGNETOM Connectom 1.0で用いたプロトコルと同等の拡散

エンコーディング時間および印加間隔を達成した。健常ボラン

ティアを対象としたパイロット解析（単一被験者の例を Fig. 5B

右列に示す）においても、過去の実験結果と整合する血液分画

の推定値が得られている。

不均一性のイメージング
従来の DWIに対するもう一つの有望な拡張手法として、テンソ

ル値拡散エンコーディング（tensor-valued diffusion encoding）

が挙げられる［76–79］。本手法は、巨視的拡散異方性と微視

4    前立腺癌患者2例における、拡散テンソル画像（diffusion tensor imaging：DTI）フィッティングから得られた形態画像および拡散係数マップ。 
上段：68歳、Gleasonスコア 3+3。下段：67歳、Gleasonスコア 3+4。 

推定結果（列4A–4C）は、異なる最大傾斜磁場強度で取得したデータ（表1のプロトコルA–C）に基づいており、拡散時間および緩和効果の違いに起因する

と考えられる差異を示している。 

癌病変と正常組織とのコントラストは、40 mT/mを用いたプロトコル（プロトコルA）で最も高い。一方、エコー時間（TE）が長い条件で推定された拡散係数は、

SNRの低下やノイズフロア効果により、不正確となっている可能性がある。 

癌病変はオレンジ色の矢印で示している。本図に示すデータは、ベンダー提供の標準再構成プログラムを用いて再構成された。

[µm2/ms][1]
00 14 28

Morphology

Effect of varying the amplitude of the diffusion gradients

Protocol A Protocol CProtocol B

4A 4B 4C

b-value [ms/µm2] b-value [ms/µm2]
0 1.5 0.53 3

Protocols with varying gradient amplitude 300 mT/m 80 mT/m 40 mT/m

1.5

3   (3A) 選択したb値における信号
雑音比（signal-to-noise ratio：

SNR）。 

各点は被験者レベル（健常ボラ

ンティアまたは患者）で推定さ

れたSNRを示し、箱ひげ図は各

プロトコルにおける群レベルの

SNRの中央値および四分位範囲

を示す（*p < 0.05、**p < 0.01）。

(3B) 選択した高b値におけるコ

ントラスト雑音比（contrast-to-

noise ratio：CNR）。 

各点は被験者レベル（本図では

患者のみ）で算出されたCNRを

示し、箱ひげ図は各プロトコル

における群レベルの中央値およ

び四分位範囲を示す。本データ

は文献［59］にて報告されたも

のである。
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的拡散異方性を分離して評価できる能力により注目を集めている

［76, 80–82］。

この手法は、主に二つの方法論的要素に基づいている。第一に、

中～高 b値（2～ 3 ms/µm²＝ 2000～ 3000 s/mm²）におけ

る拡散エンコーディングであり、第二に、異なる「形状」を持

つ bテンソルを用いたエンコーディングである［51］。この「形

状」という概念は、1ショットあたり複数方向に拡散エンコーディ

ングを行うことに由来し、エンコーディングが線形（従来の拡散

MRIと同様に単一方向）、平面状（2次元平面内で等方的）、球

状（全方向に等方的）、あるいはその中間であるかを表す［83］。

球状 bテンソルエンコーディングの一例を Fig. 1Eに示す。これ

らの測定により、従来は相互に混在していた以下の三つの効果

を分離して評価することが可能となる：

1） microscopic diffusion anisotropy：微視的拡散異方性（ボク

セル内レベルの拡散異方性）、

2） isotropic heterogeneity：等方的不均一性（ボクセル内にお  

ける拡散係数のばらつき）、

3） orientation coherence：配向コヒーレンス（ボクセル内 

おける異方性拡散の方向秩序）［80］。最近の研究では、こ

のアプローチにより、神経膠腫や髄膜腫などの腫瘍におけ

る不均一性の異なる要因をマッピングできることが示されて

いる［84］。前立腺癌においても、臨床用 MRIシステムを

用いた bテンソルエンコーディングによる組織不均一性評価

の実現可能性が、2件の予備的研究で検討されている［85, 

86］。これらの研究は技術的実現性を示し、in vivoにおけ

る前立腺組織の微視的異方性に関する初期的知見を提供し

たものの、空間分解能の不足、低 SNR、顕著な幾何学的歪

みといった制約を有していた。

我々は予備的研究において、高忠実度の bテンソルエンコード

DWIデータを用いた前立腺組織の特性評価の有用性を示し

（Table 1のプロトコル H、Fig. 6）［87］、先行研究の限界を克

服した。その結果、前立腺周辺域は移行域と比較して異方性微

視的尖度（anisotropic microscopic kurtosis）が低いことが示さ

れ、これは移行域において細長い細胞や間質成分がより多く存

在する可能性を示唆している。さらに、周辺域に存在する癌病

変は、健常組織と比較して等方性および異方性の尖度が上昇し

ており、これは異なる拡散特性を有する細胞増殖などの上皮変

化、あるいは間質成分の増加を反映している可能性がある。こ

れらの変化は、微視的分数異方性（microscopic fractional 

anisotropy）の上昇として示される微視的尖度異方性の増大と

して観察された。

本パルスシーケンスは、Siemens Healthineersからの製品の拡

散強調スピンエコーシーケンスを基盤としており、Lund大学に

より開発されたものが、Siemens Healthineersの teamplayプラッ

5   (5A) は、前立腺癌患者（69歳、Gleasonスコア 3+3）における、intravoxel incoherent motion（IVIM）データセットの一例（表1のプロトコルG）。 
オレンジ色の矢印は癌病変を示し、青色の矢印は前立腺周囲の静脈叢を示している。静脈叢は、フロー補償および非補償拡散エンコーディングに最も高い

感度を示す構造であることが視覚的に確認できる。 

(5B) には、(5A)と同一症例における IVIMパラメータマップ（左：MAGNETOM Connectom撮像）と、健常ボランティア（63歳）を対象にMAGNETOM Cima.X

で撮像したデータ（右）を示す。MAGNETOM Connectom¹で取得されたデータは、スパイラルリードアウトおよび「拡張エンコーディングモデル」再構成によ

り、極めて高い画質を維持している。一方、強力な傾斜磁場を備えた臨床用MRI装置への移行（シングルショットEPIリードアウトおよび標準再構成プログラ

ムを使用）においても、過去の結果と整合性のある IVIMパラメータマップが得られた。データは文献［71, 92］より引用。
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6   (6A) に、前立腺癌患者を対象としたテンソル
値拡散MRIのパイロット実験（表1のプロトコ

ルH）で取得された画像を示す。 

異なるbテンソル（エンコーディングの形状お

よび強度、b値）を用いて取得した拡散強調画

像では、低b値ではコントラストに類似性が認

められる一方、高b値ではコントラストに明確

な差異が生じる。この結果は、bテンソルエン

コーディングが基礎となる組織微細構造の異

なる特性に対して高い感度を有することを示

している。 

(6B) に、ヒト前立腺におけるテンソル値拡散

MRIから得られたパラメータマップの一例を

示す。 

周辺域および移行域に低悪性度の癌病変を

含む2スライスを示しており（矢印）、病変部で

は拡散係数の低下が認められる。一方、平均

尖度マップ（等方性および異方性）は、周辺域

の病変において上昇している。移行域の病変

におけるパラメータ変化は明瞭ではないが、

マクロスケールでは移行域の異方性は低い一

方、ミクロスケールでは顕著に高い異方性が

存在することが示唆される。

Parameter maps from q-space trajectory imaging analysis based on tensor-valued diffusion encoding
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トフォームを通じて「Free waveform（FWF） diffusion MRI」２

という名称で提供されている。

多次元MRI：拡散時間、緩和、そしてその先へ
DWIにおいてしばしば見過ごされがちな実験変数の一つが拡散

時間（diffusion time）である。拡散時間とは、各撮像におい

て拡散運動が信号振幅に影響を及ぼす時間的長さを指す。利

用可能な傾斜磁場強度を増大させることで、同一の b値に対し

てより広い拡散時間範囲を探索することが可能となり、これによ

り高速および低速の拡散挙動の双方を評価できる。

このように拡散時間を変調して得られる情報は、時間依存性 DWI

（time-dependent DWI）と呼ばれ、細胞環境の微細構造特性を

評価する際の測定特異性を高める追加情報を提供する［88, 

89］。この種の測定として最も一般的な例の一つが、振動勾配

スピンエコー（oscillating-gradient spin echo：OGSE）であり、

これは従来のパルス勾配スピンエコー（PGSE）と比較して、よ

り短い拡散時間を実現することができる［90］。従来型の PGSE

とOGSE拡散エンコーディング波形を組み合わせた手法として、

IMPULSED（imaging microstructural parameters using limited 

spectrally edited diffusion）フレームワークが提案されている

［91］。IMPULSEDモデルは、複数の短い拡散時間 OGSE測定と、

単一の長い拡散時間トラペゾイド勾配測定を組み合わせること

で、制限構造の代表的サイズおよび細胞内信号分率を定量化

する。最近の研究［92］では、時間依存性 DWIパラメータ、

特に細胞密度指標（cellularity index：細胞内体積分率と細胞

径の比として定義）が、より進行した悪性病変と臨床的に意義

の乏しい変化とを識別する上で高い精度を示すことが報告され

ている。

拡散時間に対する信号依存性は、テンソル値拡散エンコーディ

ングにおいてはごく最近まで明示的に考慮されてこなかった

［93, 94］。近年提案された拡張型テンソル値エンコーディング

では、拡散時間を同時に考慮することにより、拡散係数、微視

的拡散分散／異方性、ならびにそれらの共分散が拡散時間とと

もにどのように変化するかを定量化することが可能となってい

る。現在、本手法はヒト前立腺癌異種移植モデルを用いた動物

実験、ならびに健常被験者および前立腺癌患者を対象とした研

究において検証が進められている。既存文献［95, 96］と一致

して、我々の結果は、拡散制限および拡散時間依存性が、推定

されるパラメータを実験条件に強く依存させることを示している

［93］。

腫瘍における時間依存性 DWIが「定量的画像バイオマーカー」

として注目を集めている現状を踏まえると、本手法は非常に有

望であり、臨床コホートにおける体系的な検証が強く求められ

る。

DWIは、緩和特性を同時に測定する手法を組み込むことによっ

て、さらに高度化することが可能である。このアプローチは、ファ

ントム実験ならびに動物およびヒト組織を対象とした研究にお

いて、その有用性が実証されている［97–102］。前立腺MRIに

おいては、この考え方に基づき、3コンパートメントモデルが開

発されており、ハイブリッド多次元 MRイメージング（hybrid 

multidimensional MRI：HM-MRI）［103］や、緩和を考慮した

VERDICT（relaxed VERDICT：rVERDICT）［104］といった手法

が代表例である。これらのモデルは、横緩和（T2）効果を明示

的に取り入れることで、微細構造評価の精度を向上させている。

HM-MRIは、前立腺癌の診断および悪性度評価を改善する高い

可能性を有している。非侵襲的に推定された前立腺組織成分

（腺腔、間質、上皮）の体積分率が、病理医によって評価され

た実際の組織構成と良好に一致することが報告されているため

である［105］。一方、ディープラーニングを用いた rVERDICTは、

高速かつ再現性の高い解析を可能にし、疾患ステージングにお

いて優れた識別能をもたらす手法として注目されている。さら

に、二次元相関実験の導入により、前立腺組織における拡散と

緩和の複雑な相互関係について、より深い理解が得られている

［106］。

結論：前立腺のための「仮想顕微鏡」
従来の DWIを拡張し、高度な拡散エンコーディングおよび効率

的な画像リードアウト手法を取り入れることにより、これら一連

の手法は「仮想顕微鏡」という概念の実現に一歩近づいている。

この発展は、高性能MRIシステム、とりわけ傾斜磁場システム

の性能向上に大きく依存している。重要な点として、高度な

DWI手法の大多数は、超強力傾斜磁場および効率的なリードア

ウト戦略によって、データ品質の大幅な向上が期待できる。こ

れにより、従来は撮像時間が過度に長い、あるいは SNRが不

十分であったため実現困難であった実験デザインを用いたバイ

オマーカー探索が可能となる。

これら技術の進化は、前立腺 MRIにおいて特に大きな意義を

有する。すなわち、組織微細構造のより微妙な特徴を反映する、

高忠実度・高空間分解能画像の取得が可能となり、病変検出、

診断精度の向上、治療効果モニタリングの強化につながること

が期待される。

すでに複数の研究において、臨床で標準的に用いられている従

来型拡散エンコーディングや定量 ADCマップを超える枠組みを

用いた、前立腺癌の特性評価に向けた有望な成果が報告され

ている。我々の研究は、新たなハードウェアによって得られる

革新的な情報の初期的知見を提示するとともに、前立腺癌イ

メージングのさらなる発展を促進するものである。

現在、高性能MRIシステムが世界的に商用利用可能となりつつ

ある中で、強力な傾斜磁場技術に支えられた新規イメージング

バイオマーカーは、日常臨床診断において重要な役割を担うよ

うになり、個別化精密医療（precision medicine）の発展に大

きく寄与すると考えられる。
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Peking Union Medical College Hospitalでは、膵臓多職種チーム

（pancreatic multidisciplinary team：MDT）が、臨床的専門知識、

先進的な画像診断技術、ならびに補完的なマルチモダリティ情

報を統合することにより、診断精度の向上を図っている。本稿

では、3T MAGNETOM Cima.Xによる高分解能 MRIが、診断に

難渋する症例において問題解決のためのツールとしてどのよう

に有用であったかを示す、当院の代表的症例を提示する。

患者背景
65歳男性。2024年 5月より、ときどき腹部膨満感を自覚してお

り、自然軽快する右上腹部痛を伴うこともあった。2025年 5月、

定期健康診断の一環として施行された胸部 CTにおいて、偶然、

膵頭部に低吸収域病変が指摘された。造影 CTでは、膵実質相

において点状石灰化を伴う不均一な高濃染を示す腫瘤を認め、

後期相では部分的なウォッシュアウトを呈していた。これにより、

膵神経内分泌腫瘍が疑われた（図 1）。PET/CTでは SUVmax 

（maximum standardized uptake）が 3.3に上昇しており、低悪

性度腫瘍が示唆された。

膵臓多職種チーム（MDT）で検討した結果、患者の臨床経過

および画像所見を踏まえ、 漿液性嚢胞腺腫（Serous 

Cystadenoma）の可能性が考えられ、さらなる鑑別のため高分

解能MRIが推奨された。

画像所見】
当院の 3T MAGNETOM Cima.Xを用いて、高分解能腹部MRIお

よびMRCPを施行した。超強力傾斜磁場システムにより、前例

のない内部構造の描出が可能となった。

・ ディープラーニングを用いた脂肪抑制併用の高分解能 T2強調

（T2WI）Axial画像では、膵頭部病変内に中心性の星状瘢痕

および蜂巣状の微細な隔壁が認められた。これらの所見は、

従来の T2WIでは明瞭には描出されなかった（図 2）。

・ CTで認められた多血性の結節状領域は、MRIでは密な線維

性隔壁に相当し、充実性腫瘍ではなく微小嚢胞性病変と一致

するレース状の外観を呈していた。

・ ディープラーニングを用いた高分解能 ZOOMit 拡散強調画像

（DWI）では、従来の DWIと比較して、病変境界および内部

不均一性がより鮮明に描出された。対応する ADCマップでは

びまん性の高信号を示し、神経内分泌腫瘍ではなく嚢胞性病

変であることを支持した。多血性領域に認められた見かけ上

の拡散制限は、非常に密な隔壁構造に起因し、小嚢胞内での

水分子拡散によるものと考えられた（図 3）。

診断および転帰
悪性の可能性をさらに除外するため、患者は超音波内視鏡下

に細針生検を受けた。組織病理学的検査では悪性細胞は認め

られなかった。最終的に、本症例は膵臓の良性漿液性嚢胞腺

腫と診断された。外科的介入は不要と判断され、患者は退院と

なった。

超強力傾斜磁場を持つMRIの進歩：
膵嚢胞性病変の正確な診断のための高分解能画像
Bowen Wu1, Yitong Lu1, Yueluan Jiang2, Xiaoye Wang3, Liang Zhu1

1Department of Radiology, Peking Union Medical College Hospital, Beijing, China
2MR Research Collaboration Team, Siemens Healthineers Ltd., Beijing, China
3MR Clinical Marketing, Siemens Healthineers Ltd., Beijing, China

はじめに
膵嚢胞性病変（pancreatic cystic lesions：PCLs）は臨床現場で

比較的よく認められ、コンピュータ断層撮影法（computed 

tomography：CT） お よ び 磁 気 共 鳴 画 像 法（magnetic 

resonance imaging：MRI）の普及により検出率は年々増加して

いる。これらの病変は、非腫瘍性嚢胞や良性腫瘍から、前癌病

変、明らかな悪性腫瘍まで幅広く、画像所見が類似しているた

め正確な診断は困難である。良性病変が悪性と誤診され過剰

治療につながる一方、早期癌が見逃され治療が遅れる可能性

もある。MRIは非侵襲的で放射線被ばくがなく、軟部組織コン

トラストに優れ、マルチパラメトリック評価が可能である点から

PCLs診断において大きな利点を有している。さらに、超強力傾

斜磁場システムとディープラーニング再構成による高分解能MRI

は、PCLs内部の微細構造を明瞭に描出し、重要な診断情報を

提供する。

1   造影CTでは、膵実質相に
おいて点状石灰化を伴う不

均一な高濃染を示す腫瘤

が認められ、後期相では部

分的なウォッシュアウトを呈

していた。この所見により、

膵神経内分泌腫瘍が疑わ

れた。

Venous phase

Pre-contrast phase

Delayed phase

Pancreatic parenchymal phase

「膵臓外科医として、私は悪性の可能性に強い不安を抱く嚢胞性病変の患者に日常的に遭遇し

ている。外科的切除が必要となる場合もあるが、良性病変を正確に同定し、適切な場合にのみ

介入する能力は、それと同様に重要である。MAGNETOM Cima.Xの超強力な傾斜磁場性能お

よびディープラーニング再構成により、従来のMRIを上回る高分解能のT2強調画像および拡散

強調画像が得られ、外科医が過剰治療を回避し、腫瘍が存在する場合には早期の悪性変化の

確信を与えてくれる。このような画像診断技術の進歩は、臨床意思決定において極めて価値の

高いものである。」

Professor Xianlin Han  
Department of General Surgery, Peking Union Medical College Hospital, Beijing, China



18 19

考察
本症例は、膵嚢胞性病変の鑑別診断において高分解能 MRIが

果たす重要な役割を示している。従来の CTやMRIでは、充実

性腫瘍あるいは悪性腫瘍が示唆されることがある一方で、最大

傾斜磁場強度 200 mT/m、スルーレート 200 T/m/sを有する

MAGNETOM Cima.Xによって可能となる高分解能MRIでは、よ

り小さなボクセルサイズ（例：T2WI Axial画像では、従来の 1.1 

× 1.1 × 6 mm³に対して 0.5 × 0.5 × 3 mm³  ）および短い撮

像時間（例： T2WI Coronal画像では、従来の 3～ 4分に対し

て1回の息止め 18秒で撮像 ）により、重要な画像所見を確信もっ

て同定することが可能となる。これらの所見には、星状瘢痕、

微細な隔壁、内部出血、ならびに壁在結節が含まれる。これら

の微細な画像所見は、良性嚢胞性病変と前癌病変または悪性

病変とを鑑別するための基盤を形成し、患者管理に直接的な影

響を及ぼす。

2   ディープラーニングを用い
た脂肪抑制併用の高分解

能T2強調画像（2C、D）で

は、膵頭部病変内に中心性

の星状瘢痕および蜂巣状

の微細な隔壁が描出されて

いる。これらの所見は、従来

のT2強調画像（3A、B）では

明瞭には描出されていな

い。

T2_BLADE_trig, 1.1 × 1.1 × 6.0 mm3    DL HASTE,0.5 × 0.5 × 3.0 mm3

3   ディープラーニングを用い
た高分解能ZOOMit 拡散強

調画像（DWI）（3B）では、従

来のDWI（3A）と比較して、

病変境界および内部不均

一性がより鮮明に描出され

ている。対応するADCマップ

（3C、D）では、びまん性の高

信号を示しており、神経内

分泌腫瘍ではなく、病変が

嚢胞性であることを支持し

ている。

Con DWI ADC

Con DWI b = 800 s/mm2, 1.5 × 1.5 × 4.0 mm3    

DL ZOOMit DWI ADC

DL ZOOMit DWI b = 800 s/mm2, 1.0 × 1.0 × 3.0 mm3    

3B

2C

2D

3D

3A

2A

2B

3C

Con T2WI axial HR T2WI axial Con DWI HR DWI

Field of view (mm3) 360 × 360 380 × 309 380 × 309 300 × 208

Matrix 320 × 320 384 × 269 128 × 128 150 × 150

Spatial resolution (mm3) 1.1 × 1.1 × 6.0 0.5 × 0.5 × 3.0 1.5 × 1.5 × 4.0 1.0 × 1.0 × 3.0

Slices 25 48 38 48

Echo time (ms) 85 89 56 50

Repetition time (ms) 2390 666 2000 2400

Averages 1 1 1, 4 1, 8

Diffusion gradients – – 3 3

B values (s/mm²) – – 50, 800 50, 800

Bandwidth (Hz/pixel) 710 420 2298 1960

Acquisition time (min:s) 3:00 0:42 2:04 3:20

Fat suppression SPAIR SPAIR SPAIR Fat saturation

DL reconstruction -- On -- On

Sequence BLADE HASTE SE-EPI ZOOMit SE-EPI

Scanner MAGNETOM Skyra MAGNETOM Cima.X MAGNETOM Skyra MAGNETOM Cima.X

Interpolation Off On On On

Resp. control Trigger Breath-hold Trigger Trigger

Acceleration factor 2 4 2 2

Acceleration mode GRAPPA GRAPPA SMS, GRAPPA GRAPPA

Table 2: 検査プロトコル

               Con = conventional; HR = high resolution; DL = deep learning

Contact 
Liang Zhu, M.D. 
Associate Professor, Department of Radiology 
Peking Union Medical College Hospital 
Shuaifuyuan No. 1, Dongcheng District 
Beijing, 100730 
China 
zhuliang_pumc@163.com 

Bowen Wu, Radiographer Professor Liang Zhu, M.D.Yitong Lu, Radiographer
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MAGNETOM Cima.Xを用いた高分解能膵胆道MRI
― IgG4関連疾患2症例 ―
Yitong Lu1, Bowen Wu1, Yueluan Jiang2, Xiaoye Wang3, Liang Zhu1

1Department of Radiology, Peking Union Medical College Hospital, Beijing, China
2MR Research Collaboration Team, Siemens Healthineers Ltd., Beijing, China
3MR Clinical Marketing, Siemens Healthineers Ltd., Beijing, China

【序論】

IgG4関連疾患（IgG4-related disease：IgG4-RD）は、複数臓

器に病変を来し得る稀な自己免疫性疾患である。膵胆道系が侵

される場合、その臨床像および画像所見は膵癌や胆管癌と極め

て類似することが多く、不必要な外科的切除につながる可能性

がある。そのため、IgG4-RDと膵胆道系悪性腫瘍を正確に鑑別

することは、適切な治療方針の決定において極めて重要である。

近年、超強力傾斜磁場システムやディープラーニング再構成技

術の発展を背景とした磁気共鳴画像法（MRI）は従来装置と比

較して、より高い空間分解能およびコントラストを実現している。

これにより、膵管貫通サイン（duct-penetrating sign）や、胆

管壁の対称性肥厚および拡散制限といった微細な画像所見の

検出が可能となり、正確な診断に重要な手がかりを提供する。

本報告では、3T MAGNETOM Cima.Xによる高分解能画像が、

診断において重要な情報を提供し、悪性腫瘍との正確な鑑別を

可能であった硬化性胆管炎を合併する、あるいは合併しない

IgG4関連自己免疫性膵炎の 2症例を提示する。

画像所見（Imaging findings）

3T MAGNETOM Cima.XによるMR画像では、以下の所見が認

められた。

Coronal断面の高分解能ディープラーニング T2強調画像（high-

resolution deep learning T2-weighted imaging：HR DL T2WI）

において、膵頭部腫瘤を貫通するように主膵管（main 

pancreatic duct：MPD）が狭窄しているものの閉塞は認められ

なかった。これはいわゆる「膵管貫通サイン（duct-penetrating 

sign）」であり、膵癌よりも自己免疫性膵炎（AIP）を示唆する

所見である（図 1）。

Axial 断面の高分解能 DL HASTE T2WIでは、膵頭部病変の影響

を受けていない副膵管（Santorini管）が明瞭に描出されたが、

これらの詳細な所見は従来の BLADE T2WIでは描出されなかっ

た（図 2）。

【症例 1】

患者背景（Patient history）

1週間持続する閉塞性黄疸を主訴に来院し、約 6か月間にわた

る間欠的な腹部膨満感の既往を有していた 49歳男性。他院で

施行された初回MRIでは、膵頭部に「double-duct sign」を伴

う腫瘤性病変が認められた。血清 CA19-9値は軽度上昇（40.1 

U/mL）していた。膵頭部癌が疑われ、精査目的に当院へ紹介

された。

当院において施行した造影 CTでは、膵頭部に「double-duct 

sign」を伴う軟部組織腫瘤が認められ、PET/CTでは膵頭部病

変に FDG集積亢進（SUVmax 8.9）を認めた。一方、血清

IgG4値は正常範囲内（791 mg/L）であった。

閉塞性黄疸を伴う膵頭部腫瘤との暫定診断のもと、本症例は膵

臓多職種合同カンファレンス（multidisciplinary team：MDT）

にて検討された。臨床経過および画像所見を総合的に判断した

結果、非典型的な限局型自己免疫性膵炎（autoimmune 

pancreatitis：AIP）が疑われ、高分解能造影膵MRIおよび MR

胆膵管撮像（MR cholangiopancreatography：MRCP）の施行

が提案された。

DL ZOOMit DWIでは、膵頭部に境界明瞭な高信号病変が描出

され、膵動脈相では不均一な低信号増強を示し、遅延相では

均一な高信号増強を呈した。これらの所見は限局型 AIPに合致

するものであった（図 3）。

診断および転帰（Diagnosis and outcome）

高分解能 MRIで得られた所見を総合的に判断し、本症例は血

清陰性 IgG4関連自己免疫性膵炎の可能性が高いと診断された。

その後に施行した膵生検では、慢性膵炎の所見に加え、高倍

率視野（high-power field：HPF）あたり 10個以上の IgG4陽

性形質細胞が認められ、診断が確定した。

1   高分解能DL HASTE T2強調
画像（右）では、膵管が病変

を貫通して走行する「膵管

貫 通 サ イ ン（duct -

penetrating sign）」が明瞭

に描出されている。

Conventional T2WI HASTE MAGNETOM Cima.X HR T2WI DL HASTE  

2   高分解能DL HASTE T2強調
画像（右）では、副膵管

（Santorini管）が明瞭に描

出されている。

Conventional T2WI BLADE MAGNETOM Cima.X HR T2WI DL HASTE 

3   高分解能DL ZOOMit DWI

（右上）において、膵頭部病

変が明瞭に描出されてい

る。

Conventional DWI 
b = 800 s/mm2 

MAGNETOM Cima.X HR-DWI
b = 800- s/mm2 

T1WI DCE
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Abdominal Imaging

4週間の副腎皮質ステロイド治療（corticosteroid therapy：

CST）後、黄疸は消失し、フォローアップ MRIでは病変の縮小

および胆道閉塞の改善が確認された。

【症例２】

患者背景（Patient history）

結膜炎に対する薬物治療後に全身性掻痒感を自覚し来院した、

69歳男性。血液生化学検査では、肝酵素およびビリルビン値

の上昇を認めた（ALT 308 U/L、AST 139 U/L、GGT 546 U/L、

ALP 261 U/L、総ビリルビン 28.6 µmol/L）。血清 CA19-9値は 26

～ 36 U/mL の 範 囲 で 変 動して おり、 癌 胎 児 性 抗 原

（carcinoembryonic antigen：CEA）は軽度上昇（5.8 ng/mL）

していた。

CTおよびMRIでは、下部総胆管狭窄、膵頭部腫大、ならびに

主膵管拡張が示唆された。超音波内視鏡検査では、総胆管壁

の肥厚が認められた。

これら他院で得られた情報を踏まえ、消化器内科医より IgG4関

連自己免疫性膵炎および硬化性胆管炎の可能性が指摘された。

「上腹部MRIは本質的に撮像難度が高く、常に診断に耐え得る画像を得るためにはハードウェア性能が極

めて重要である。胆管拡張の描出は比較的容易である一方、腫瘤を貫通する狭窄はあるが閉塞を伴わな

い主膵管（MPD）や、胆管壁の微細な変化といった所見は、画像診断において著しく高い難度を伴う。

MAGNETOM Cima.Xの超強力な傾斜磁場性能とディープラーニングベースの再構成を組み合わせること

で、従来のMRIでは得ることが困難であった高分解能T2強調画像および拡散強調画像が実現される。これ

らの技術的進歩は、MRIの診断性能を大きく向上させ、臨床医にとって強力な問題解決ツールを提供する

可能性がある。」

Professor Feng Feng  
Department of Radiology, Peking Union Medical College Hospital, Beijing, China

血清 IgG4値は著明に高値（6213 mg/dL）を示していた。膵胆

道系悪性腫瘍を除外する目的で、高分解能 MRIおよび MR胆

膵管撮像（MRCP）が依頼された。

画像所見（Imaging findings）

3T MAGNETOM Cima.XによるMRIでは、以下の所見が認めら

れた。

従来の HASTE T2WI と比較して、HR DL HASTE T2WI では、胆

管壁肥厚、膵頭部腫大、ならびに膵体部における軽度の主膵管

（MPD）拡張がより明瞭に描出された（Fig. 4）。

HR DL T2WIでは、膵体部から尾部にかけての主膵管の不整お

よび軽度拡張が、従来の BLADE法と比べてより明瞭に観察さ

れた（Fig. 5）。

従来の拡散強調画像（DWI）では、総胆管および胆嚢管領域

に沿って帯状の高信号が認められた。一方、HR DL ZOOMit 

DWIでは、肥厚した胆管壁に正確に一致する形で、明瞭に境

界づけられた「レール状（tram-track）」およびリング状の高信

号が描出された。これらの拡散制限を示す画像パターンは、造

影MRIでみられた胆管壁の強い造影効果と一致していた（Fig. 6）。

診断および転帰（Diagnosis and outcome）

本症例は、硬化性胆管炎を合併した IgG4関連自己免疫性膵炎

と診断された。4 週間のステロイド治療（corticosteroid 

therapy：CST）後に施行した高分解能 MRIでは、膵および胆

道系の異常所見はいずれも著明な改善を示した（Fig. 7）。

7   治療後MRI画像。

HR-T2WI DL-HASTE cor HR-T2WI DL-HASTE 

T1WI Dixon DCEHR-DWI 
b = 800 s/mm2

4   高分解能DL T2強調画像
（右）では、総胆管壁の肥厚

が明瞭に認められる。

Conventional T2WI HASTE MAGNETOM Cima.X HR T2WI DL HASTE

5   HR DL HASTE T2WI（右）で
は、膵管の形態異常が明瞭

に描出されている。

Conventional T2WI BLADE MAGNETOM Cima.X HR T2WI DL HASTE

6   HR DL ZOOMit DWIでは、
レール状（tram-track）お

よびリング状の高信号が明

瞭に描出され、造影MRIで

みられた胆管壁の強い造

影効果と一致していた

Conventional DWI  
b = 800 s/mm2 

MAGNETOM Cima.X HR-DWI  
b = 800 s/mm2 

T1WI Dixon DCE
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Con T2WI cor HR T2WI cor Con T2WI ax HR T2WI ax Conv DWI HR DWI

Field of view (mm3) 360 × 360 400 × 400 360 × 360 380 × 309 380 × 309 300 × 208

Matrix 320 × 320 448 × 358 320 × 320 384 × 269 128 × 128 150 × 150

Spatial resolution (mm3) 1.1 × 1.1 × 4.0 0.45 × 0.45 × 4.0 1.1 × 1.1 × 6.0 0.5 × 0.5 × 3.0 1.5 × 1.5 × 4.0 1.0 × 1.0 × 3.0

Slices 32 32 25 48 38 48

Echo time (ms) 92 87 85 89 56 50

Repetition time (ms) 2000 567 2390 666 2000 2400

Averages 1 1 1 1 1, 4 1, 8

Diffusion gradients – – – – 3 3

B values (s/mm2) – – – – 50, 800 50, 800

Bandwidth (Hz/pixel) 710 657 710 420 2298 1960

Acquisition time (min:s) 1:30 0:18 3:00 0:42 2:04 3:20

Fat suppression – – SPAIR SPAIR SPAIR Fat saturation

DL reconstruction – On – On – On

Sequence HASTE HASTE BLADE HASTE SE-EPI ZOOMit SE-EPI

Scanner
MAGNETOM 

Skyra
MAGNETOM 

Cima.X
MAGNETOM 

Skyra
MAGNETOM 

Cima.X
MAGNETOM 

Skyra
MAGNETOM 

Cima.X

Interpolation Off On Off On On On

Resp. control Trigger Breath-hold Trigger Breath-hold Trigger Trigger

Acceleration factor 3 4 2 4 2 2

Acceleration mode GRAPPA GRAPPA GRAPPA GRAPPA SMS, GRAPPA GRAPPA

表 1: 検査プロトコル : 従来法（conventional）, HR = 高分解能（high resolution）, DL = ディープラーニング（deep learning）, cor = coronal、ax = axial

【考察】

本報告の 2症例は、IgG4関連疾患と膵胆道悪性腫瘍との鑑別

において、超強力な傾斜磁場をもつ MRIが果たす重要な役割

を明確に示している。従来の MRIや CTでは、主膵管（MPD）

および胆管の上流拡張を伴う腫瘤様病変が描出され、悪性腫

瘍を強く疑わせる所見を呈することがある。さらに、炎症活動

性の高い病変では高代謝を示すため、診断を一層困難にする

場合がある。

一方、自己免疫性膵炎に特有の診断的手がかりである微細な膵

管変化や多発性病変の存在は、高分解能画像によってはじめて

確信をもって同定することが可能となる。

　最大傾斜磁場強度 200 mT/mおよびスルーレート 200 T/m/s

を備えたMAGNETOM Cima.Xは、ディープラーニング再構成を

併用することで、高分解能の T2強調画像および拡散強調画像

を実現する。これにより、膵実質の微細な信号変化、膵管形態、

ならびに胆管壁の変化を明瞭に描出することが可能となり、

IgG4関連疾患と悪性腫瘍との鑑別において極めて重要な情報

を提供する。

Contact 
Liang Zhu, M.D. 
Associate Professor, Department of Radiology 
Peking Union Medical College Hospital 
Shuaifuyuan No. 1, Dongcheng District 
Beijing, 100730 
China 
zhuliang_pumc@163.com 

Yitong Lu, Radiographer Bowen Wu, Radiographer Professor Liang Zhu, M.D.

DANTEパルスが臨床ルーチンと研究に与えた効果
Yasutaka Fushimi1, Sachi Okuchi1, Akihiko Sakata1, Satoshi Nakajima1, Takayuki Yamamoto1, John Grinstead2, 
Sinyeob Ahn3, Yuji Nakamoto1

1Department of Diagnostic Imaging and Nuclear Medicine, Graduate School of Medicine, Kyoto University, Kyoto, Japan
2Siemens Healthineers, MR Research and Development, Portland, OR, USA
3Siemens Healthineers, MR Research and Development, San Francisco, CA, USA

はじめに
血管壁 MRI（Vessel wall MRI：VW-MRI）は、臨床現場におい

て血管壁の病的特徴を評価するための重要な手段となっている 

[1]。その臨床的意義は、主に頭頸部外・内の動脈硬化性疾患

の評価において確立されてきた。近年、motion- sensitized 

driven equilibrium（MSDE） や Delay Alternating with 

Nutation for Tailored Excitation（DANTE）といったプレパルス

の導入により、VW-MRIは動脈硬化症評価に留まらない応用可

能性を獲得し、動脈硬化病変の描出精度も向上している。

MSDEは VW-MRIで広く用いられているが、ブラーリングや T2

強調効果を生じやすいという課題がある。一方、DANTEパルス

は、流れるスピンからの信号を、低いフリップ角パルスの連続

照射によって流れ方向に沿って減衰させる手法である [2]。

MSDEと比較して、DANTEは静止組織からの信号減衰が少ない

ことが知られている [3]。

私たちは、非造影および造影 DANTE T1-SPACE法によって、臨

床上の異常所見を可視化できた症例を複数経験してきた。本総

説では、3T装置で取得した代表的症例を示し、DANTE T1-

SPACE法の臨床的有用性を解説する。

DANTEパルスの応用
DANTEパルスは、最適化された CAIPIRINHA（4倍速）を用い

た T1-SPACEシーケンスと組み合わせることができ、0.6 mmの

等方性ボクセルの高解像度画像を 6分未満の短時間で撮像可

能である。非造影・造影の DANTE T1-SPACEは、頭蓋内・外の

さまざまな病変に適用できる [4]。さらに、DANTE T1-SPACEは

Compressed Sensingやディープラーニングベースの再構成法と

併用することも可能で、信号雑音比（SNR）の向上や撮像時間

の短縮が期待できる。重要なコントラストを失わず、小さな造

1A

1C

1B

1D

1   80歳男性。(1A) DWIでは左半卵円中心に軽度の高信号が認められ、亜急
性脳梗塞を示唆した（白矢印）。(1B) TOF-MRAでは頸部外側内頸動脈

（ICA）に内膜フラップを認め、ICA解離を示した。(1C, 1D) DANTE T1-SPACE

のAxial画像およびCoronal画像では、左 ICAの真腔と偽腔が開存してい

ることが明瞭に描出された。梗塞の原因は確定できなかったものの、同

側 ICA解離と診断された。

影病変を検出するためには慎重な最適化が必要であるが、撮

像時間の短縮は臨床において大きな利点となる。



26 27

内頸動脈および椎骨動脈の動脈壁評価
VW-MRI（血管壁 MRI）、いわゆるプラークイメージングは、脆

弱性プラークの評価によく用いられる。DANTE T1-SPACEは、頸

部および頭蓋内動脈のプラークの両方に適用可能である。この

シーケンスで高信号を呈する領域は、脳卒中のリスク因子であ

るプラーク内出血を反映している可能性がある [5, 6]。VW-MRI

のもう一つの重要な応用は動脈解離の評価である。DANTE T1-

SPACEは血流の信号を抑制することで血管腔を描出し、真腔と

偽腔を明瞭に区別することができる（図 1および図 2）。さらに、

本稿では骨性頸動脈管の可塑性にも着目する。この可塑性は内

頸動脈（ICA）のリモデリングを反映している可能性がある。頸

動脈管は成人期であっても狭窄することがあり、これは ICAの

狭窄に対応する。DANTE T1-SPACEは頸動脈管形態の縦断的評

価を可能にし、ICAリモデリングの代用マーカーとして利用でき

る可能性がある [7]。

治療前後の動脈瘤評価
VW-MRIは、特にフローダイバーターステントで治療された大

きな脳動脈瘤の治療前後評価に臨床的に有用である [8, 9]。

DANTE T1-SPACEは、動脈瘤の真腔を明瞭に描出し、血栓形成

の有無を検出できる。流れのある血液の信号を抑制することで、

ステント留置直後の早期血栓も可視化でき、治療の効果を示す

指標となる（図 3）。また、VW-MRIは、血管炎、プラーク形成、

解離の有無を評価することで、まれな血管疾患の診断にも役立

つ [10]。

動脈壁の造影効果
VW-MRIにおける動脈壁の造影は、血管炎や血管症、もやもや

病（MMD）などさまざまな病態で観察される。MMDにおける

3A

3C

3B

3D

3   70歳女性。(3A) DANTE T1-SPACEでは、右海綿静脈洞に位置する大きな
内頸動脈（ICA）瘤内で血流信号の抑制が認められた。(3B) TOF-MRAで

は、瘤内に不均一な高信号が描出された。 

(3C) フローディバーターステント留置術後1日目（POD1）のDANTE 

T1-SPACEでは、中間信号域が認められ、瘤内血栓形成の可能性が示唆さ

れた。(3D) POD1のTOF-MRAでは、瘤壁に沿った残存血流が確認された

（矢印）。

2A

2C

2B

2D

2   60歳男性。(2A, 2B) DANTE T1-SPACE Axial画像では、左椎骨動脈（VA）に
中等度から高信号が認められた（黒矢印）。右VAでは血流による血管内

信号抑制が見られた（白矢印）。 

(2C) DANTE T1-SPACE Sagittal画像では、左VAに沿って長い範囲で中～

高信号が描出され、左VA解離に伴う偽腔内の急性血栓形成が示唆され

た。(2D) DWIでは、左後下小脳動脈（PICA）領域に高信号が認められ、亜

急性小脳梗塞を示した。対応領域ではDANTE T1-SPACEでもわずかな低

信号が見られた（2B, 2C、矢尻）。さらにDWIでは左VAに中等度信号が認

められ、血栓の存在が示唆された。

動脈壁造影の病理学的基盤は明らかではないが、造影 DANTE 

T1-SPACEにより、造影の程度や分布は患者の年齢、動脈の部位、

病期によって異なることが示されている。さらに、MMDでは病

状の進行に伴い動脈壁造影の範囲が広がる傾向がある（図 4） 

[11]。動脈壁造影の正確な評価は、MMDに限らず、他の種類

の脳内炎症の診断にも臨床的に重要である可能性がある。

静脈血栓症
VW-MRIは静脈病変の評価にも有用である。静脈血栓はしばし

ば目立たないため診断が難しい場合がある。しかし、DANTE

パルスは静脈内の流れる血液の信号も抑制するため、血栓形

成が疑われる異常信号をより容易に検出できる（図 5）。

動静脈奇形（AVM）
脳動静脈奇形（AVM）は、通常は毛細血管ネットワークを介し

て接続されるべき動脈と静脈が異常に直接接続することで生じ

る重篤な血管病変である。AVMは、奇形巣（nidus）の破裂に

伴う出血など、深刻な合併症を引き起こす可能性がある。非感

4A

4C

4B

4D

4   50歳女性。軽度の右半身運動麻痺を主訴に来院。(4A) TOF-MRAのMIP

画像では、両側内頸動脈（ICA）末梢に閉塞を疑う所見が示された（黒矢

印および白矢印）。(4B) 非造影DANTE T1-SPACEでは、左M1近位部に淡

い信号が認められた（白矢印）。(4C) 造影DANTE T1-SPACEでは、左M1の

明瞭な造影効果が観察された。右中大脳動脈（MCA）には造影所見は認

められなかった（図示せず）。(4D) T2-SPACEでは、左M1近位部の輪郭が

描出された。左M1の造影効果は病態の進行性活動を反映している可能

性があり、右側の運動麻痺の原因となっている可能性がある。

5A

5C

5B

5D

5   30歳女性。妊娠中に頭痛とけいれんを主訴に来院。(5A) FLAIR画像では、
左側頭葉に高信号域が認められた。(5B–5D) DANTE T1-SPACEでは、左側

頭葉皮質静脈に沿って高信号が観察され、皮質静脈血栓症を示唆した。

最終的に、皮質静脈血栓による静脈性梗塞と診断された。
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染性炎症が奇形巣壁で生じることがあり、造影 DANTE T1-SPACE

では AVMの破裂した奇形巣動脈瘤を、造影効果のある奇形巣

壁として評価できる可能性がある [12]。

頭蓋神経の造影
頭蓋神経の造影は、異常な炎症、癌性髄膜炎、または脳脊髄液

（CSF）腔への播種を示唆する。視神経炎や視神経周囲炎は臨

床でよく遭遇する状況であり、視神経やその周囲の神経鞘の炎

症を正確に評価することは診断上非常に重要である（図 6）[13]。

その他の頭蓋神経炎や悪性疾患も、造影 DANTE T1-SPACEで評

価することができる [14]。

ニューロメラニンコントラスト
DANTEパルスはわずかな磁化移動（magnetization transfer）

効果を誘導し、これにより黒質のニューロメラニンコントラスト

が向上することが報告されている [15,16]。DANTE T1-SPACEは

血管壁評価用（VW-MRI）としてだけでなく、高解像度のニュー

ロメラニンイメージングとしても利用可能である（図 7）。さら

にニューロメラニンコントラストを強調するために、ニューロメ

ラニンMRIに対するノイズ除去法も提案されている [17]。

結論
本稿が示す通り、DANTE T1-SPACEは日常臨床画像の質を向上

させる可能性があり、将来の臨床研究においても有用なツール

となることが期待される。
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4   膵尾部に嚢胞性病変を有する71歳女性の症例。DL HASTE（4B）およびBLADE（4A）のいずれにおいても、膵臓および膵病変（矢印）は明瞭に描出されている。
一方、膵管（三角矢印）はDL HASTEでは明瞭に描出されるのに対し、従来のBLADEでは描出能が不良で、信号雑音比（SNR）が低下している。造影T1強調画

像（4C）により、膵病変（矢印）が確認される［5］。

4A 4B 4C

3   膵頭部腫瘍を有する66歳男性の症例。DL HASTE画像（3B）では、膵臓および膵病変（矢印）が明瞭に描出されている。一方、BLADE画像（3A）では病変の形
状が不明瞭で、明確な輪郭を欠いている。造影T1強調画像（3C）により、膵頭部腫瘍（矢印）が確認された［5］。

3A 3B 3C

2   肝右葉に限局性結節性過形成（focal nodular hyperplasia：FNH）（矢印）を有する症例。呼吸同期BLADE（2A）と比較して、１回息止めHASTE（2B）では病変
がより明瞭に描出されている。病変は動脈相T1強調画像（2C）および肝細胞相T1強調画像（2D）においても確認される。

2A 2B 2C 2D

1   肝右葉にサブセンチメートル大の肝細胞癌（HCC）病変（矢印）を有する症例。呼吸同期BLADE（1A）と比較して、１回息止めHASTE（1B）では小病変の視認性
がより良好である。動脈相T1強調画像（1C）および肝細胞相（1D）T1強調画像により、病変の存在が確認される。

1A 1B 1C 1D

ディープラーニング再構成を用いた高速腹部MRI
― Zhongshan 病院における実践的経験 ―

Sanyuan Dong1, Liu Kai1, Caizhong Chen1, Caixia Fu2, Haitao Sun1, Mengsu Zeng1, Shengxiang Rao1

1Department of Radiology, Zhongshan Hospital, Fudan University, Shanghai Institute of Medical Imaging, Shanghai, China
2MR Application Development, Siemens (Shenzhen) Magnetic Resonance Ltd., Shenzhen, China

近年、ディープラーニング画像再構成（deep learning 

reconstruction：DLR）技術は、医用画像分野、とりわけ磁気

共鳴画像法（MRI）において著しい進歩を遂げている［1］。腹

部 MRIは、肝疾患、胆道疾患、膵疾患の診断において極めて

重要な検査法であり、その画像品質は診断精度に直接影響す

る。腹部MRIにおいて DLR技術を用いることで、撮像および再

構成、ノイズ低減を最適化しつつ、画像品質を維持あるいは向

上させながら、撮像時間を大幅に短縮することが可能となる

［2–4］。本稿では、Siemens HealthineersのDLR技術を腹部

MRIに適用した Zhongshan 病院での実践的経験について報告

する。対象とした撮像法は、T2強調画像（T2WI）、磁気共鳴胆

膵管撮像（MRCP）、ならびに拡散強調画像（DWI）である。

Zhongshan 病院では、肝胆膵領域の診断および治療が 4つの

主要診療分野の一つを構成しており、放射線科では 1日あたり

約 850件の MRI検査を施行している。そのうち、約 300件は

撮像時間を要する肝臓 MRI検査である。日常診療用として 12

台の MRI装置を稼働させているものの、検査効率の向上およ

び患者待機時間の短縮はいまだ喫緊の課題である。そのため、

腹部 MRIを中心に、画像品質を維持または向上させながら

MRI全体の検査処理能力（スループット）を高める DLR技術の

導入は、当院にとって極めて魅力的な選択肢である。

T2WIおよびMRCPにおけるDLRの応用
腹部MRIにおいて、T2強調画像（T2WI）は基本的なシーケン

スであり、解剖学的構造の描出や腹部病変の検出において重要

な役割を果たす。従来の T2WIでは、呼吸同期法あるいは複数

回の息止めを要する TSE／ BLADEシーケンスが一般的に用い

られているが、これらは呼吸パターンの影響を受けやすく、撮

像時間の延長、画像品質のばらつき、スライス間不連続性を誘

引し、また繰り返しの息止めによる患者負担を伴うという課題

が あ る。 当 院 で は、BioMatrix 3T MRI 装 置（Siemens 

Healthineers, Erlangen, Germany）において、DLRにより高速

化された HASTE（DL HASTE）シーケンスを使用することで、16

秒の１回息止めによる T2WI撮像を実現した。この手法は、従

来の BLADEシーケンスと比較して、安定した高画質を維持しな

がら撮像効率を大幅に向上させる。図 1および図 2には、肝

T2WIにおける１回息止め DL HASTE（16秒）と、従来の呼吸

同期 BLADE（約 3分）との比較を示す。
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変の評価において重要な機能的画像法である［6,7］。DWIから

算出される見かけの拡散係数（apparent diffusion coefficient：

ADC）は、組織内の水分子拡散を定量化することで、腹部病変

の診断において重要な役割を果たす。しかし、呼吸同期法、複

数回息止め、あるいは自由呼吸下で取得される従来の DWIで

は、呼吸性移動の影響により、異なる b値間でスライス位置の

不一致が生じやすい。この結果、隣接スライス間で同一病変の

ADC値が大きく変動することがあり、いわゆる「yin-yang sign」

と呼ばれる現象として知られている。本研究では DLRを用いる

膵臓 MRIは、膵実質が薄いという解剖学的特性や、膵病変が

一般に小さいことから、他の腹部臓器のMRIと比較してより高

い画像品質が要求される。当院では、高解像度・薄スライスの

膵 T2強調画像に対して、１回息止め DL HASTEシーケンスを

適用し、呼吸性体動アーチファクトを低減しつつ、病変の視認

性向上を達成した［5］。図 3および図 4は、膵 T2WIにおける

１回息止め DL HASTE（16秒）と、従来の 4回息止め BLADE（102

秒）との比較を示している。

MRCPは、胆道および膵管病変の評価に不可欠な撮像法である

が、従来の MRCPは撮像時間が長く、体動アーチファクトの影

響を受けやすいという課題がある。本研究では、DL HASTEを

5A 5C 5E

5B 5D 5F

Thick-slice

Thin MIP  
from thin-slice

5   総胆管結石症例（5A、5B）、胆嚢
ポリープ症例（5C、5D）、および

膵管結石症例（5E、5F）の１回息

止めDL HASTEを用いたMRCP

画像を示す。5A、5C、5Eは単一厚

スライスMRCP画像であり、5B、

5D、5Fは複数の薄スライス

MRCPから作成した薄スライス

最大値投影（maximum inten-

sity projection：MIP）画像であ

る。いずれの画像においても病

変は明瞭に描出されており、特

に薄スライスMIP画像において

その描出能が顕著である。

6   インターベンション治療後の
HCC症例。自由呼吸下DWI（6A）

から作成したADCマップの連続

4スライスでは、黄色矢印で示す

ように、スライス#2と#3の間で

ADC値に著しい変動が認められ

る。一方、単回息止めDWI（6B）

から得られた同一病変のADC値

（青矢印）は、すべてのスライス

にわたり良好な一貫性を示して

いる。動脈相T1強調画像（6C）

では、全スライスにおいて一貫

した造影パターンが確認され

る。

6A

6B

6C

7   T2WIおよびMRCPに対するDL HASTE、ならびにDL DWIを含む１回息止
めシーケンスを統合した高速腹部MRIプロトコル。

8   高速腹部MRIプロトコルを用いて取得した治療後HCC症例の画像。すべてのシーケンスにおいて画像品質は良好で、病変は明瞭に描出されている。（8A）T2

強調画像、（8B）DWI b＝50、（8C）DWI b＝800、（8D）ADCマップ、（8E）造影前T1強調画像、（8F）動脈相T1強調画像、（8G）門脈相T1強調画像、（8H）遅延相

T1強調画像、（8I）遅延相T1強調Coronal画像、（8J）単一厚スライスMRCP、（8K）複数薄スライスMRCP。

8A

8I 8J 8K

8E

8B

8F

8C

8G

8D

8H

用いた１回息止めMRCPを導入し、厚スライスプロトコルでは

9秒、薄スライスプロトコルでは 19秒での撮像を実現した。こ

れにより、胆道・膵管の描出能および病変検出能を十分に維持

しながら、撮像成功率を大幅に向上させることができた。図 5

には、本シーケンスが胆道・膵管構造を良好に描出し、病的所

見の同定を可能とする優れた性能を示す 3例の臨床症例を提

示する。

DWIにおけるDLRの応用
拡散強調画像（DWI）は、水分子の拡散を検出することにより

組織の微細構造に関する情報を提供する撮像法であり、腹部病
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ことにより、2つの b値を用いた腹部 DWIを約 20秒の１回息

止めで取得することが可能となった。これにより、b値間の位置

ずれを最小限に抑え、ADC算出の精度および診断の信頼性を

向上させることができた。

　図 6は、自由呼吸下 DWI（1分 26秒）と１回息止め DWI（い

ずれも b＝ 50 および b＝ 800 s/mm²）から作成した ADCマッ

プを比較したものである。

高速腹部MRIプロトコル
現在、当院では BioMatrix 3T MRI装置において、DL T2WI、DL 

MRCP、および DL DWIを含む１回息止めシーケンスを腹部MRI

のルーチンプロトコルに組み込み、高速腹部MRIワークフロー

を確立している。本プロトコルにおける総撮像時間は 3分 47

秒であり、穿刺および造影剤投与を含む検査全体のワークフ

ローは約 10分で完了する。

図 7に本プロトコル全体の構成を示し、図 8には本プロトコル

を用いて取得した治療後肝細胞癌（HCC）症例の画像を提示す

る。

結論
腹部 MRIにおける DLR技術の導入により、画像品質および診

断精度を向上させつつ、撮像時間を大幅に短縮することが可能

となった。撮像時間の短縮は、装置のスループット向上や運用

コストの削減に寄与するのみならず、患者負担の軽減や体動

アーチファクトの最小化にもつながる。本手法は、MRI検査全

体の効率を高める有望なアプローチとして、今後さらなる臨床

導入が進むことが期待される。
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ディープラーニングを用いた高速化FLAIR画像：
膝滑膜炎評価における非造影代替法
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要旨
磁気共鳴画像法（magnetic resonance imaging：MRI）は、炎

症性関節炎の診断および経過観察において極めて重要な役割

を果たしている。造影（CE）MRIがゴールドスタンダードとさ

れているが、ガドリニウム系造影剤に関する懸念から、造影を

用いない代替手法の検討が求められている。本研究では、ディー

プラーニング（DL）により高速化された脂肪抑制（FS）併用

fluid-attenuated inversion recovery（FLAIR）シーケンス ¹を、

膝関節滑膜炎評価において従来の造影 T1強調脂肪抑制 

（CE T1w FS）シーケンスと比較検討した。55例の患者を対象に、

3T MRIにて両撮像法を施行した。滑膜炎の半定量的スコアリン

グ、画像品質、および読影者の信頼度について、2名の放射線

科医が CE T1w FS画像および FLAIR FS画像をそれぞれ独立し

て評価した。全膝滑膜炎スコア、関節液関連滑膜炎スコア、な

らびにホッファ脂肪体滑膜炎スコアのいずれにおいても、両シー

ケンス間に有意差は認められず、読影者間および読影者内一致

度はいずれも高値を示した。DL- accelerated FLAIR FSシーケン

スは、診断精度を維持したまま撮像時間を 66％短縮した。これ

らの結果から、DL- accelerated FLAIR FSシーケンスは、膝関節

における炎症性変化の評価において、造影 MRIに代わる非造

影の有用な選択肢となり得ることが示唆された。

1  Work in progress.　本アプリケーションは現在開発段階にあり、米国およびその他の国・地域では販売されていません。将来的な提供可否については保証されていません。

Sequence CE T1w FS FLAIR FS

Echo time (ms) 10 91

Repetition time (ms) 755 6070

Slice thickness (mm) 2.5 2.5

Acquisition matrix 448 × 314 204 × 274

Imaged field of view (mm) 149 × 149 180 × 180

Readout bandwidth (Hz/pixel) 180 289

Acquisition time (min:sec) 4:50 1:38

iPAT factor 2 4

Inversion time (ms) N/A 1855

表 1: シーケンスパラメータ
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序論
滑膜炎は炎症性関節炎の主要な病態の一つであり、疾患進行

および関節破壊と密接に関連している［1］。磁気共鳴画像法

（MRI）は、滑膜炎の検出および経過観察に最も適した画像診

断法とされており、造影 T1強調脂肪抑制（CE T1w FS）シーケ

ンスが標準的な撮像法として用いられている［2］。しかし、ガ

ドリニウム系造影剤の使用は、潜在的な腎毒性、体内沈着に関

する懸念、ならびに患者負担といった問題を伴う［3,4］。これ

らの背景から、非造影による代替手法への関心が高まっている。

fluid-attenuated inversion recovery（FLAIR）画像は、従来は

脳MRIに主として用いられてきたが、自由水成分の信号を抑制

しつつ炎症性変化を強調できる特性から、筋骨格系領域におい

ても有用性が示されている［5］。さらに近年、ディープラーニ

ング（DL）を用いた高速化撮像技術の進歩により、FLAIR画像

の画質および撮像時間は大きく改善されている［6］。そこで本

研究では、DLにより高速化された脂肪抑制併用 FLAIR（DL- 

accelerated FLAIR FS）シーケンスと、従来の CE T1w FSシーケ

ンスを比較し、膝関節における急性および慢性滑膜炎が疑われ

る症例の評価における有用性を検討した［7］。

撮像方法
本前向き研究には、膝関節滑膜炎が疑われた 55例（平均年齢

49.3歳）の患者を含めた［7］。すべての患者に対し、3T MRI

装 置（MAGNETOM Vida、Siemens Healthineers, Erlangen, 

Germany)を用いて撮像を行い、造影 T1強調脂肪抑制（CE 

T1w FS）シーケンスおよび DL- accelerated FLAIR FSシーケンス

を含むルーチンMRIプロトコルを施行した。

4倍加速された FLAIR FS画像は 1分 38秒で取得され、ディー

プラーニングアルゴリズム（Deep Resolve Boostおよび Deep 

Resolve Sharp、Siemens Healthineers、ドイツ・エアランゲン）

を用いて再構成された（図 1）。本アルゴリズムは変分ネットワー

クに着想を得たものであり、信号雑音比および画像シャープネ

スの向上を目的としている［8］。CE T1w FSシーケンスは、ガド

リニウム系造影剤を静脈内投与した後に撮像され、撮像時間は

4分 50秒であった。詳細な撮像条件は表 1に示す。

画像解析
フェローシップ研修を修了した筋骨格系放射線科医 2名が、半

定量的スコアリングシステムを用いて画像をそれぞれ独立して

評価した。評価項目には、全膝滑膜炎合計スコア（0–27点）、ホッ

ファ脂肪体滑膜炎スコア（0–3点）、および関節液関連滑膜炎

スコア（0–3点）を含めた。画像品質については、シャープネス、

コントラスト、ならびにアーチファクトの有無を評価し、診断信

頼度とともに 5段階リッカート尺度を用いて採点した。読影者

間および読影者内の一致度は、Cohenのκ（カッパ）統計量

を用いて解析した。

1   DL再構成なし（1A）および
Deep Resolve Boostならび

にDeep Resolve Sharpによ

る再構成後（1B）のFLAIR 

FS　Axial画像。DL再構成

により、ノイズの著明な低

減および画像コントラスト

の向上が認められる。

1A

Axial undersampled FLAIR FS 3 mm

1B

Axial Deep Resolve FLAIR FS 3 mm

結果
滑膜炎評価（Synovitis assessment）

全膝滑膜炎スコアにおいて、DL-accelerated FLAIR FSシーケン

スと CE T1w FSシーケンスの間に有意差は認められなかった

（FLAIR：10.69 ± 8.83、CE T1w FS：10.74 ± 10.32；p＝ 0.521）。

また、ホッファ脂肪体滑膜炎スコアおよび関節液関連滑膜炎ス

コアのいずれにおいても、両シーケンス間で極めて良好な一致

が認められた（図 2、3）。

画像品質および診断信頼度 

（Image quality and diagnostic confidence）

画像品質（FLAIR FS：4.3 ± 0.7、CE T1w FS：4.5 ± 0.6；p＝

0.312）および診断信頼度（FLAIR FS：4.6 ± 0.6、CE T1w FS：

4.7 ± 0.5；p＝ 0.297）のいずれにおいても、両シーケンスは

同程度に高く評価された。DL-accelerated FLAIR FSは、アンダー

サンプリングされた FLAIRシーケンスと比較して、アーチファク

トおよびノイズが少なく、信号コントラストの向上が認められた。

読影者間および読影者内一致度 

（Inter- and intrareader agreement）

読影者間および読影者内一致度における Cohenのκ値は 0.82

～ 0.96と極めて高く、両撮像法において高い再現性が示され

た。

撮像時間短縮（Scan time reduction）

DL-accelerated FLAIR FSシーケンスは、診断精度を損なうこと

なく撮像時間を 66％短縮し、時間効率に優れた代替手法であ

ることが示された。

3   脂肪抑制（FS）を併用した
従来のプロトン密度強調画

像（3A）と、Deep Resolve 

BoostおよびDeep Resolve 

Sharpを 用 い た 非 造 影

FLAIR FS画像（3B）との比

較。非造影FLAIR FSシーケ

ンスでは、関節液と比較し

た肥厚滑膜のコントラスト

が向上しており（矢印）、滑

膜炎の程度をより適切に評

価することが可能である。

3A

Axial conventional PD FS 3 mm

3B

Axial Deep Resolve FLAIR FS 3 mm

2   脂肪抑制（FS）を併用した
従 来 の 造 影T1強 調（CE 

T1w）画 像（2A）と、Deep 

Resolve BoostおよびDeep 

Resolve Sharpを用いた非

造影FLAIR FS画像（2B）と

の比較。CE T1w FSシーケン

スおよび非造影FLAIR FS

シーケンスのいずれにおい

ても、関節液と比較した肥

厚滑膜のコントラストが同

様に描出されていることに

注目されたい（矢印）。

2A

Axial conventional CE T1w FS 3 mm

2B

Axial Deep Resolve FLAIR FS 3 mm
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考察
DL-accelerated FLAIR FS撮像は、Investigative Radiology誌に

報告された先行研究［7］と同様に、膝関節滑膜炎評価におい

てCE T1w FS撮像に代わる有用な選択肢であることが示された。

DL-accelerated FLAIR FSは、液体成分の信号を抑制しつつ炎症

性変化を強調することが可能であり、造影剤投与を必要とせず

に滑膜の炎症性変化を検出できる点で高い有用性を有する。

さらに、撮像時間の大幅な短縮により患者の負担が軽減される

とともに、体動アーチファクトのリスク低減にも寄与する。ガド

リニウム系造影剤に対する懸念が高まる中、DL-accelerated 

FLAIR FS撮像は、腎機能障害を有する患者や繰り返しMRI検

査を要する患者に対して、実用的な解決策を提供する。

本研究で用いられた DLベースの再構成技術は、画像ノイズお

よびアーチファクトを大幅に低減すると同時に、画像コントラス

トの向上および撮像時間の短縮を実現し、臨床的有用性をさら

に高めた。

総括すると、本研究は、DL-accelerated FLAIR FS撮像が膝関節

滑膜炎評価において、CE T1w FS撮像に代わる実行可能な非造

影代替法であることを示した。本手法は、診断精度を維持しな

がら撮像時間を大幅に短縮し、検査の利便性を向上させるとと

もに、ガドリニウム系造影剤に伴うリスクを回避できる。これら

の結果は、筋骨格系MRI領域における DLを活用した非造影撮

像技術の臨床導入を支持するものである。
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はじめに
生体の恒常性は、生体力学的な健全性によって支えられている。

多くの病態は、組織の硬さに影響を与えることで顕在化する。

その代表例が慢性肝疾患であり、炎症および線維化過程を引き

起こすことで、いわゆる「硬い肝臓（stiff liver）」を形成する。

長年にわたり、肝臓の触診は、肝サイズの推定、肝の硬さの評

価、さらには局所的な腫瘤の触知を通じて肝疾患の兆候を見出

すために用いられてきた。しかしながら、超音波エラストグラフィ

（Ultrasound Elastography：USE）[1] およびMRエラストグラフィ

（MR Elastography：MRE）[2,3] の開発により、この状況は大き

く変化した。これらの技術は、組織硬度の定量マップを提供し、

さらに 3次元で実施した場合には組織粘性の評価も可能にした 

[4]。MREは、慢性肝疾患を非侵襲的に評価できること [5,6] に

加え、乳癌病変 [4,7] や脳腫瘍 [8,9] の性状評価においてもそ

の有用性が示されている。現在、肝MREは臨床において最も

広く用いられているエラストグラフィ手法であり、せん断剛性 

[10] やせん断波速度 [6] を測定することで肝線維化の定量評価

に用いられている。さらに、損失弾性率（loss modulus）を測

定することで肝の炎症の重症度評価においても有望な結果が示

されている [6]。

　一般にエラストグラフィは、振幅、位相、局所波長といった

伝播するせん断波の特性と組織の硬さのような力学的特性が密

接に関係していることを利用して、組織の硬さや弾力性を評価

する。重要な点として、軟部組織は 70％、場合によってはそれ

以上が水分で構成されているため、準非圧縮性（quasi-

incompressible）である。したがって、組織が「より圧縮されや

すい、あるいは圧縮されにくい」という一般的な表現は、厳密

には不適切である。組織は外力が加わることで一定程度せん断

変形を受けることはできるが、水は非圧縮性であるため、体積

自体は変化しない。空間的に変化する構成材料特性

（constitutive material properties）により、せん断波は、組織

1    局所剛性に対するせん断波波長の依存性 

(A)均一な硬さをもつ組織の中に、周囲よりも硬い領域（介在物）が存在

する場合を想定した、せん断波伝播の有限要素シミュレーションを示す。 

(B) シミュレーション結果から得られたラインプロファイルを示す。局所的

なせん断波の波長（オレンジ矢印）は、基盤となる組織の硬さに応じて変

化することが分かる。さらに、粘性によるエネルギー損失（吸収）を反映し、

波の振幅は伝播とともに減衰する。このように、せん断波を「画像化」する

ことで、局所的な生体組織の力学特性を逆に推定することが可能となる。

1A

1B

Stiff inclusion

Wavelength  
changes according 
to local stiffness

Amplitude of  
mechanical wave  
is reduced due to 
viscosity

Elasticity  
and viscosity

本稿に記載された技術・機能は、執筆時点における研究・開発段階の内容であり、現行または
将来の製品における機能や仕様を保証するものではありません。
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が局所的に硬い場合には速く、柔らかい場合には遅く伝播する

（Fig. 1）。

振動周波数が一定である場合、これは波長の長短として現れ、

この波長の違いは MRIの位相コントラスト（Phase Contrast：

PC）シーケンスを用いて画像化することが可能である 

[3,4,11,12]。 

総じて、MRE には以下の三つの本質的なステップが必要とされ

る。

1） 患者に負担をかけない方法による、効率的なせん断波の生

成および体内への十分な浸透

2） 高い空間忠実度を実現する、位相同期され、かつ運動感受

性を有する MRI シーケンスを用いた波動画像の取得

3） 基礎となる生体力学的特性を、可能な限りバイアスを排し

た形で推定・復元する

せん断波の生成：MRエラストグラフィ用トランスデューサ
MRI 環境下において、十分な振幅と位相安定性を有する単一周

波数（単周波）のせん断波を生成することは、容易な課題では

ない。これまでに、駆動方式の異なるさまざまな MRE トランス

デューサの概念が提案されてきた［19］。代表的なものとして、

以下が挙げられる。

1） 主磁場 B0 中におけるローレンツ力によって振動する、電流

駆動型電磁コイル方式［4, 13, 20］

2） アクティブドライバと振動パットをフレキシブルチューブで接

続する空気圧方式［21］

3）圧縮空気を用いたパルス密度変調方式［22］

4）重力トランスデューサ方式［23］

MRE により高品質な生体力学特性マップを得るためには、トラ

ンスデューサが純粋な周波数スペクトルを伝達できることが重

要である。そうでなければ、寄生周波数（高調波成分）が生じ、

とくに粘性に関連する生体力学特性の評価精度に悪影響を及ぼ

す［24］。各トランスデューサ方式には、それぞれ長所と短所

が存在し、それらは柔軟性、駆動力、周波数スペクトルの純度、

さらに患者背部に配置される場合には、外部から負荷が加わっ

た状況下でも波を正しく伝達できるか、といった点に関連して

いる。本稿では、これらのうち重力トランスデューサ方式に焦

点を当て、その特性について詳述する。

2   重力型トランスデューサの概念 

(2A)重力型トランスデューサは、回転

する偏心質量（a）を内部に収容する筐

体から構成されており、この偏心質量

はギアボックス（b、c）を介して外部の

フレキシブルドライブシャフト（d）に

接続されている。(2B)密閉型トランス

デューサは非常にコンパクトな設計で

あり、腹部への応用においてはベルト

を用いて患者の体表に固定される。

(2C)30 Hzで駆動した際の周波数応答

スペクトルでは、高調波成分は認めら

れない。(2D)重力型MREコンセプトの

研究用プロトタイプでは、駆動ユニッ

トをMRI室外に設置し、フレキシブル

ドライブシャフトはウェーブガイドを介

して患者台上のトランスデューサへ接

続している。写真はドイツ・フランクフ

ルト大学病院における設置例を示す。

(2E)腹部応用における患者快適性を

向上させるため、トランスデューサは

ゲルパッドを備えた湾曲した接触プ

レートを有している。接触プレートの

曲率およびサイズは、各種応用に応じ

て容易に調整可能である。

2A

2D

2E

2B

140
v [Hz]

12010080604020

2C

重力トランスデューサは、加速度と力が等価であるという一般

的原理を利用し、回転する偏心質量によって振動を生成する方

式であり、その原理は携帯電話のバイブレーション用モータに

見られるものと類似している。

図 2Aにトランスデューサの設計概略を示す。偏心質量（a）は、

ギアボックス（b, c）を介して外部のフレキシブルドライブシャ

フト（d）に接続されている。ギアボックスの存在により、外部

ドライブシャフトにおける摩擦を低減することが可能となる。

回転する偏心質量を用いる利点の一つは、生成される力が周波

数の増加に対して二乗則で増大する点にあり、その結果、振動

振幅が周波数に依存しないという特性が得られる［23］。これは、

周波数の増加に伴って常に振幅が低下する音響駆動型（空気

圧）方式とは著しい対照を成す。

本トランスデューサはコンパクトな設計であるため、腹部や脳

など、さまざまな部位への応用が可能である（図 2B）。また、

偏心質量はトランスデューサ筐体に外部から荷重が加わってい

るか否かにかかわらず独立して回転するため、安定した振動生

成が可能である。

　一般に、音響駆動型アプローチでは、周波数の増加に伴う

振動振幅の低下を補償するために駆動出力を増加させる必要

があるが、その結果として系の応答が非線形化し、高調波成分

（上位高調波）の発生を招く。これは最終的にデータ品質の劣

化につながる。

これに対し、重力トランスデューサ方式は線形システムとして動

作し、その周波数応答スペクトルには高調波成分を一切含まな

いという特長を有する（図 2C）。本コンセプトは、EUの研究助

成プログラム Horizon 2020 の支援を受けたプロジェクト

（FORCE）の一環として、King’ s College Londonに属する St 

Thomas Hospitalにおいて開発されたものである。本システム

では、駆動ユニットをMRI検査室外に設置し、フレキシブルド

ライブシャフトはウェーブガイドを介して室内へ導き、最終的に

患者寝台上のトランスデューサへ接続する構成が採用されている

（図 2D）。患者の快適性を確保するため、トランスデューサには

湾曲した接触プレートが用いられ、ゲルパッドによってクッショ

ン性が付与されている。このゲルパッドは、圧縮波を減衰させ

ることなく患者体内へ伝達する一方で、トランスデューサ由来の

せん断振動は減衰させるため、患者の不快感を低減する。この

ような柔軟性の高い設計により、本トランスデューサは腎臓、

乳腺、脳など、他臓器への容易な適応を可能としている。

MRエラストグラフィ用シーケンス
MRエラストグラフィ（MRE）と拡散強調画像（DWI）シーケン

スは多くの共通点を有している。いずれも、運動感受性

（motion-sensitized）シーケンスを用いて水分子の運動を定量

化することを目的としている点で共通している。両者の根本的

な違いは、拡散現象では、ブラウン運動により個々の水分子が

時間的にいつ移動するかを制御・把握できない点にある。そ

のため、DWIは MR画像の全体的な位相には影響を与えず、

信号の減衰（破壊）として運動効果を捉えるという概念に基づ

いている［25］。一方、MREでは機械的トランスデューサによ

る振動を用いて時間を厳密に制御できるため、位相同期

（phase-locked）アプローチを用いて、ミクロンレベルの微小振

動をMR画像の位相として可視化することが可能である［4, 

13］。MREには多様な位相コントラストMRIシーケンスが応用

可能であるが、臨床的にはグラディエントエコー（GRE）およ

びスピンエコー EPI（SE-EPI）シーケンスが最も頻繁に使用され

ている。位相同期の基本概念を図 3に示す。運動エンコード勾

配（motion-encoding gradient：MEG）の周波数を機械的振動

周波数と一致させることで、運動に対する感度が最大化される。

例えば 60 Hzの振動周波数では、非常に長いエコー時間（TE）

が必要となり、特に 3T環境下では十分な信号対雑音比（SNR）

を確保するために SEシーケンスの使用が不可欠となる。その

結果、１つの SEベースの励起―読出しブロックは約 50～ 66 

msに及ぶ（図 3B）。時間遅延（図 3B中のオレンジ色ブロック）

を導入することで、MR収集タイミングを機械的振動に対してシ

フトさせることができ、振動周期内の異なる時相（波の位相）

における波動伝播像を取得することが可能となる。通常、1周

期あたり等間隔に配置された 4～ 8相の波動位相画像が取得

され、これらはMRE再構成過程において複素数変位場の復元

に用いられる。しかし、長い TEは撮像時間の著しい延長を招

くため、EPI読出しを用いることでこれを補償することが一般的

である。EPIでは、エコー間隔、位相方向の撮像視野（FOV）、

オフレゾナンスの影響に依存して幾何学的歪みが生じやすく、

これは波動方程式を解く際に必要となる高次の空間微分に悪影

響を及ぼし、最終的に生体力学特性の推定精度を低下させる

要因となる。GREベースのシーケンスにおいて、機械的振動周

波数に一致したMEGを用いる方法は、撮像時間短縮の一手段

である［26］。しかし、TEが約 20 msと依然として長いため、

SNRが著しく低下する。これを克服する手法として、fractional 

MEGが提案されており、これは MEGの印加タイミングを機械

振動周波数から外し、感度を犠牲にする代わりにMEGの持続

時間を短縮するというアプローチである［11］。この結果生じる

phase-to-noise比の低下は、Hadamardエンコーディングなど

の高度な運動エンコード手法によって部分的に補償可能である

［27］。初期の手法では、励起―読出しブロックの長さが機械的

振動周期の整数倍となるよう設計されていた（図 3C）［28］。

その後、より進んだ手法では、各ショットの中に時間遅延を組

み込むことで、さらなる撮像時間短縮が達成された（図3D）［12］。

近年では、多段面同時励起（simultaneous multi-slice：SMS）

の導入により、1回の息止め中に 3Dデータセットを取得するこ

とが可能となり、撮像時間はさらに短縮されている（図 3E）［29, 

30］。さらに、スパイラルリードアウトを用いた脳 MREも提案

されており、セルフナビゲーションによる動き補正を含む手法
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3    MREシーケンスの概念 

(3A)MREトランスデューサによって生成される正弦波状の機械的振動は、臨床応用において通常40～60 Hzの範囲であり、1周期はおよそ Tvib ≈ 20 msに

相当する。(3B)スピンエコー（SE）ベースのシーケンスでは、振動周波数と同一周波数で動作するモーションエンコーディング勾配（MEG、緑色）が一般に用

いられる。このため、励起から読み出しまでを含む1ショットの時間（shot duration）が長くなる。すべてのスライス Si（i ∈ [1,2,3…N]、N＝スライス数）を取得

した後、時間遅延（オレンジ色の矩形）を挿入することで、次の波位相 Φj（j ∈ [1,2,3…M]、M＝波位相数）へとシフトする。(3C)フラクショナル・モーションエ

ンコーディング（fractional motion encoding）の概念により、運動感度の低下を代償として撮像時間の大幅な短縮が可能となった。初期の手法では、時間遅

延が各ショットから独立して配置されていたため、渦電流の定常状態が乱されるという問題があった［12］。(3D)より高度な手法では、この時間遅延を各ショッ

ト内に組み込むことでこの問題を克服し、さらなる撮像時間短縮を実現した。(3E)最終的に、多段面同時励起（SMS）の導入により、１回息止め内で3D MRE

データセットを取得するための直接的な方法が提供された。

4   MREローデータから波動変位ベクトルへ 

MREのデータ取得では、体内を伝播する波動のスナップショットが取得される。これをピクセルごとに観察すると、MRI位相は3つのエンコーディング方向、

すなわち読み出し方向（M）、位相エンコード方向（P）、およびスライス方向（S）のそれぞれにおいて、正弦波状の時間変調を示すことが分かる。この時間変

調に対して時間フーリエ変換を適用することで、方向 i ∈ {M, P, S} における波動場の複素数変位ベクトルを構成する振幅 Ai と位相 φi が得られる。本手法

は時間的定常状態（temporal steady state）を仮定しており、すなわち過渡的な影響は存在せず、時間成分は駆動周波数における純粋な正弦波状の時間変

調として完全に記述されるものとする。
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も報告されている［31］。ただし、スパイラルリードアウトでは

読出し時間が長いため、B0不均一性や渦電流の影響を適切に

補正しなければ、空間忠実度が損なわれる点に留意する必要

がある。

MRエラストグラフィ再構成
MREシーケンスは、振動周期全体にわたる異なる時点（波動

位相）での波動場のスナップショットを取得する（図 4）。

波動位相の関数として表現すると、各エンコード方向について、

画素ごとにMR位相が正弦波状に時間変調していることが示さ

れる。

この時間変調に対して時間フーリエ変換を適用することで、波

動場に対応する振幅 Ai および 位相 φ i が得られる。これらの

量は、定常状態における波動場の解を構成するものである。

5    MRE再構成の数学的基盤 

(5A)一般に、任意の波動場は、数学的性質の異なる3つの成分の和として表すことができる。発散源をもつ成分（source field）、回転成分（rotational field）、

および輸送成分（transport field）である。本研究の実験条件では、組織の移動や流れといった輸送効果は存在しないため、全変位ベクトルは圧縮波（発散

源成分）と横波（回転成分、すなわちせん断波）との和として記述される。(5B)これら2種類の波は、組織の異なる力学的特性に結びついているため、数学的

性質および波長が大きく異なる。ここでは乳腺組織における in vivo データを例として示している。圧縮波は体積弾性率（bulk modulus）に依存しており、周

波数領域では非常に長い波長（数十メートル）を示す。これは、生体組織がほぼ非圧縮性であり、体積弾性率が GPaオーダーと非常に大きいためである。一

方、せん断波はせん断弾性率（shear modulus）に支配され、比較的短い波長（数センチメートル）を示す。せん断弾性率は kPaオーダーであり、体積弾性率

とは6桁以上の差がある点に注意されたい。このようにして求められた複素せん断弾性率は、さまざまな観点から解釈することが可能である。その一つの代

表的な考え方として、組織を、せん断剛性（弾性：ばね）とせん断損失（粘性：ダッシュポット）が並列に配置された系として扱うVoigtモデルが挙げられる。た

だし実際の生体組織は、より複雑な力学応答特性を示し、その階層的構造を反映して、フラクタル的な性質をもつ数学的表現を必要とする場合が多い。
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この波動データに対して 2次元逆解析（ 2D inversion）を行っ

た結果、得られた複素せん断弾性率の大きさは、

であり、この値は 3次元逆解析（ 3D inversion）によっても再

現性良く確認されており（図 7D、7E）、本システムによる剛性

定量の妥当性を支持する。さらに 3 次元逆解析（ 3D 

inversion）では、せん断粘性成分（Gl）の定量も可能であり、

本ファントムではその値は非常に低く、これはゲル材料の物性

を反映した結果と考えられる。対応する位相角（γ）は

と空間的にも均一であり、これは吸収特性が少なく、主として

ばね的挙動を示す材料であることを示唆している本材料がエネ

ルギー損失の少ない、主として弾性的（ばね様）挙動を示すこ

とを示唆している。

波動の伝播は一般に三次元（3D）の問題であり、特定の境界

条件が成立する場合にのみ、二次元（2D）あるいは一次元（1D）

へと単純化することが可能である［1］。MRエラストグラフィ

（MRE）の優れた点は、実際に計測される変位場そのものが、

対象とする問題における波動方程式の解を直接反映しているこ

とである。

もちろん、反射や散乱の影響により、境界条件は波動場の詳細

な形状に影響を与える。しかしながら、基礎となる物理は局所

的な現象であり（特定の量子力学的条件［32］を除けば）、本

質的には三次元波動伝播方程式を逆に解くだけで十分である

［33］。

数学的には、任意の連続ベクトル場は、互いに異なる性質をも

つ以下の 3つの成分に分解することができる。

1. 膨張・圧縮（divergence）のような発散源をもつ成分（回転

がゼロ：curl-free）

2. 磁場のように始点や終点をもない回転の成分、つまり、せん

断変形の成分（発散がゼロ：divergence-free）

3. 輸送効果に関連するような剛体の平行移動の成分（膨張・

圧縮、発散ともにゼロ、Fig. 5A）［34］

本研究の条件では、輸送効果（組織の流れ）が存在しないため、

観測される全変位場は圧縮波成分と横波（せん断波）成分の和

として表される（Fig. 5B）。これら 2つの波動成分は、組織の全

く異なる力学的特性を反映している。圧縮波成分は、組織の体

積弾性率（bulk modulus）と関連し、水中の音速、すなわち約 

1550 m/s で伝播する。その結果、波長は非常に長く、振動周

波数が約 50 Hz の場合、波長は 約 30 m にも達する。このよう

な長波長は、MREデータにおける典型的な信号雑音比（SNR）

を考えると、数理的な取り扱いが極めて困難である。これに対し、

横波（せん断波）は 約 1～ 10 m/s の速度で伝播し、対応する

波長は 約 2～ 20 cm と大幅に短い。通常のMREにおけるピク

セルサイズ（約 3～ 4 mm）を考慮すると、これらの波長は十

分に空間的に分解可能であり、高次の空間微分を計算すること

が可能となる。波動方程式を正しく逆解析するためには、まず

圧縮波成分を除去することが必須である。圧縮波は機械的波動

場の発散源を担う成分であるという数学的性質を有するため、

例えばカール（curl）演算子を用いることで、数学的にこの成

分を除去することが可能である。ただし、この操作には追加の

空間微分が必要となる［17］。他のアプローチとしては、フーリ

エ空間における高域通過フィルタを用いて圧縮波成分を除去す

る方法［18］や、積分処理による方法［35］が報告されている。

また、有限要素法モデリングの枠組みにおいて、発散ゼロの基

底関数を用いることで圧縮成分を除去する手法も提案されている

［24］。圧縮波成分が除去された後に残る方程式は、基本的に

フックの法則を表しており、応力とひずみが、せん断弾性率

（shear modulus）によって関係付けられる［33］。

MREの大きな利点は、複素せん断弾性率（complex shear 

modulus）を求める過程が、組織のレオロジー特性に関する事

前仮定に依存しない点にある［17, 36］唯一の重要な仮定は、

材料が等方性かつ線形であるという点である。この前提のもと

で、複素せん断弾性率の実部は、組織のせん断弾性率つまり

弾性（elasticity）を反映し、虚部は損失弾性率つまり組織の粘

性（viscosity）を反映することが、Voigtモデルに基づいて解

釈することができる。このモデルでは、組織はばね（弾性要素）

とダッシュポット（粘性要素）が並列に配置された系として表現

される（Fig. 5B）。実際の生体組織は、これよりもはるかに複

雑な分散特性（周波数依存性）を示すことが知られており、こ

れらの性質は重要な診断情報を内包している可能性がある［37, 

38］。

弾性（elasticity）および粘性（viscosity）は、いずれも材料の

固体としてのせん断特性に関係している点を強調しておくことが

重要である。ここでいう損失（loss）は、伝播する波からエネ

ルギーを取り出すその材料の能力を表している。このエネル

ギー損失の起源には、真の吸収（すなわち熱への変換）と、

散乱（波のエネルギーが空間的に再分配されること）の両方が

含まれる。

組織内で生じる散乱に起因する効果は、組織の周波数依存性

に影響を与え、分散特性を支配する構成的効果（constitutive 

effects）と見かけの効果（apparent effects）が複雑に混在し

た状態をもたらす［39］。

図 5には、3次元波動伝播を支配する包括的な数学的・物理

的枠組みを示している。しかしながら、いくつかの仮定のもと

では、この 3次元方程式を簡略化することが可能である。3次

元方程式を厳密に解くためには、体積内の 3次元変位ベクトル

を測定し、さらに三階の空間微分を計算する必要があるため、

データの SNRに非常に高い精度が要求される。これに対する

別のアプローチとして、全波動場が互いに独立した平面波の重

ね合わせで構成されていると仮定し、フーリエ空間上で“扇形（セ

クター）状” の領域を切り出すことで、各平面波成分を仮想的

に再構成する方法がある（図 6A–6C）［18］。さらに、ノイズ抑

制のためのローパスフィルタと、圧縮波成分を除去するための

ハイパスフィルタが併用される。こうして得られる波は準平面せ

ん断波（quasi-plane shear wave）となり、体積内のすべての

波成分を測定することなく、局所的な組織の硬さ（弾性）を求

めることが可能となる（図 6D、6E）。この方法は、いくつかの

前提条件に依存しており、それらが常に満たされるわけではな

いことは明らかである。それでもなお、本手法は比較的ロバス

トであり、1回の息止め内で肝臓の硬さを定量化できるという利

点を有している［40］。一方で、組織の粘性（viscosity）を評

価するためには、3次元波動方程式の完全な解が必要である。

なぜなら、前述の数学的操作は波動方程式の虚部に強く影響

を及ぼし、信頼性の高い粘性値の算出が困難になるためである

（図 6F）。

重力トランスデューサを用いたMRエラストグラフィの
例：超音波ゲルファントム
MREにおける品質管理は、MRIによる波動計測と機械的加振

が適切に同期し、安定して動作していることを確認する上で不

可欠である。図 7Aに、超音波（US）ゲルファントム（Ultragel 

2000 Hungary, GUS5LT）を用いた結果を示す。このファントム

は 60 Hzにおいて約 0.9 kPaのせん断弾性率を示し、分散特性

（周波数依存性）はほとんど有さない。ファントム表面は半剛性

のプラスチック素材で構成されており、その結果、ゲル内部に

は規則的な格子状のせん断波パターンが形成される（図 7B）。

方向性フィルタを用いることで、これらの波動を構成する個々の

平面波を分離して評価することが可能であり、図 7Cには左から

右へ伝播する平面波の一例を示している（矢印）。

 |G*| = 0.9 ± 0.1 kPa

6   2D MREにおける方向性波動フィルタリングと粘性評価 

(6A) 横断像における肝臓のマグニチュード画像を示す。肝MREでは重力型トランスデューサは患者の右側に設置されており、ゲルパッドが確認できる（矢

印）。(6B) スライス方向における波動場のパターンは、主として、患者体幹中央方向へ伝播する平面波が観察される（矢印、単位：mm）。(6C) (6B)に示した波

動画像のフーリエ変換振幅を示す。パイチャート状の方向性セグメンテーションに加え、ローパスフィルタ、ハイパスフィルタ、および円周方向フィルタを適

用することで、逆フーリエ変換後に画像空間上で仮想的な平面せん断波を生成している。なお、Z軸は対数スケールで表示されている。(6D) 対応する平面せ

ん断波画像を示す。皮下脂肪領域と比較して、肝実質内では波長が長いことが分かる（矢印）。(6E) 2次元近似に基づいて算出された結果を示す。重度肝線

維化（grade F4）を有する患者において、肝臓のせん断剛性が高値を示している（単位：kPa）。(6F) 波動場の完全な3次元インバージョンにより得られた対応

するせん断粘性マップを示す（単位：kPa）。 

（データ提供：University Hospital Frankfurt am Main, Germany）(grade F4) [kPa]. (6F) Corresponding map of the shear viscosity resulting from a full 3D 

inversion of the wavefield [kPa]. Data from University Hospital Frankfurt am Main, Germany.
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MASHの約 20％は肝硬変へと進行し、全死亡率の上昇や、場

合によっては肝移植を要する状況に至る［43］。患者予後を改

善するためには、早期診断および適切な治療介入の開始が極

めて重要である。しかし、肝生検は侵襲的であり、複数の合併

症リスクを伴うことから、MREは初診時および経過観察におい

て、組織の粘弾性特性を高精度かつ非侵襲的に評価できる手

法として有望である。MREは肝臓の広範な領域を評価できるた

め、肝生検や一過性エラストグラフィとは異なり、全肝区域に

わたる局所的な粘弾性の不均一性を検出可能である。図 8に、

MASHに関連した軽度線維化を有する患者に対して実施した、

重力トランスデューサを用いた 3次元波動エンコードMREの一

例を示す。肝臓（図 8Bに示す赤色の関心領域［ROI］）は比較

的柔らかく、複素せん断弾性率の大きさ

7    超音波ゲルファントムの結果 

(7A) 実験セットアップのマグニチュード画像を示す。ファントムの重量を増加させる目的で、超音波（US）ファントムには水の入ったボトルが取り付けられて

いる。(7B) スライス方向における変位場の実部を示す。半剛性のプラスチック表面素材というファントムの境界条件に起因して、格子状のパターンが観察さ

れる。(7C) 方向性フィルタ法によって抽出された平面波の一例を示す。この波は画像内を左から右へ伝播している。(7D) 2次元解析により算出された複素せ

ん断弾性率の大きさ（マグニチュード）を示す。平均値は 、3次元逆解析（ 3D inversion）によって得られた対応する評価値（7E）と良好に一致している。(7E) 3

次元逆解析により得られた複素せん断弾性率の結果を示す。(7F)3次元逆解析から算出されたファントムのせん断位相角 Y（Y は 0 から 1 の間の値をとる（Y

∈ [0,1] ））を示す。本結果は、本材料が主としてばね様（弾性的）挙動を示すことを示唆している。

7A

7D

7B

7E

7C

7F

8    肝臓における3D MREの結果 

(8A) 代謝機能障害関連脂肪肝炎（MASH）に伴う軽度線維化を有する患者の肝臓のマグニチュード画像。(8B) 複素せん断弾性率の大きさ |G*|［kPa］のマッ

プ。(8C) せん断弾性（弾性成分）Gd［kPa］。(8D) せん断粘性（損失成分）Gl［kPa］。(8E) せん断波速度 Cs［m/s］。(8F) せん断波吸収係数 a［1/mm］。(8G) せん断

波長 λ［mm］。(8H) せん断位相角 Y［0–1］。 

データ提供：University Hospital Frankfurt am Main, Germany
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8E 8F 8G 8H

8D8C8B

の平均値は約 2 kPaであった。一方、脾臓（図 8Bの青色 ROI）

は約 4.5 kPaの値を示しており、肝臓と比較して著しく高い硬さ

を有していることが分かる。この差異は、弾性率 Gd（図 8C）

および粘性（図 8D）においても同様に反映されている。弾性

および粘性はいずれも、特性としての組織バイオメカニクスを

表現する指標であるが、同時に、伝播する波動の観点から表現

することも可能である。この場合、分散効果を適切に考慮すれ

ば、数値を超音波エラストグラフィと対応づけることができる。

これは、音響放射力を用いてせん断波を励起する超音波ベース

の手法が、より高い中心励起周波数（約 150 Hz）で動作してい

るためである。図 8Eは、対応するせん断波速度画像を示して

おり、せん断波は肝臓よりも脾臓内でより速く伝播していること

が確認できる。興味深いことに、波動の吸収（減衰）は脾臓よ

りも肝臓で高いことが示されている（図 8F）。波動方程式から

抽出可能な指標のうち、最も単純かつ頑健な量はせん断波長

である（図 8G）。予想どおり、本症例では肝臓におけるせん断

波長は短く、脾臓では長くなっており、これはそれぞれの柔ら

かい／硬い組織特性を反映している（図 1）。組織力学の微細

な変化を定量化する上で大きな可能性を有する最後のバイオ

マーカーが、せん断位相角 Yである。これは、せん断粘性とせ

ん断弾性の比を 0～ 1の範囲に正規化した指標である。値が 0

に近い場合は、組織が主として弾性的（ばね様）に振る舞うこ

とを示し、1に近い場合は粘性的（ダッシュポット様）な挙動を

示すことを意味する。明らかに、脾臓は肝臓よりも高い位相角

を示しており、全体としてより粘性的な挙動を呈していることが

分かる。現在の研究は、どのバイオマーカーがどの診断的価値

を有するのかを明らかにすることに注力している。これまでの

知見では、せん断波速度は肝線維化の重症度と線形関係を示

す一方で、粘性は炎症と非線形な関係を示すことが報告されて

いる［6, 30］。一方で、位相角 Y は基礎病態への依存性がほと

んど、あるいは全く認められていない点が注目される。

9   腎臓および前立腺における3D波動エンコードMREの結果 

(9A, 9B) 腎臓のT2強調解剖画像および対応するせん断波速度［m/s］の画像。 

データ提供：University Hospital Vienna, Austria 

(9C, 9D) 前立腺のT2強調解剖画像および対応するせん断波速度［m/s］の画像。 

データ提供：University Hospital Frankfurt am Main, Germany

9A 9B 9C 9D

|G*| = √Gd2+Gl2

肝臓
肝臓の力学的健全性は、ウイルス、薬剤、アルコール、あるい

は代謝異常症候群など、多様な疾患によって影響を受ける。代

謝機能障害関連脂肪性肝疾患（metabolic dysfunction-

associated steatotic liver disease：MASLD、旧称：非アルコー

ル性脂肪性肝疾患［NAFLD］）は、西欧諸国において最も一般

的な慢性肝疾患であり、ライフスタイルの変化、肥満、2型糖

尿病の増加に伴い、その有病率は継続的に上昇している［41］。

代謝機能障害関連脂肪性肝炎（metabolic dysfunction-

associated steatohepatitis：MASH、旧称：非アルコール性脂

肪肝炎［NASH］）は、一般にMASLDの進行型と考えられており、

肝炎症、肝細胞障害、線維化形成を特徴とする［41］。持続す

る炎症を伴うリポトキシシティが MASHの主要な病態形成因子

とされ、肝障害を増悪させるとともに肝線維化の進展を促進する

［42］。
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腎臓および前立腺
図 9Aおよび 9Bは、腎臓に対して 3D波動エンコードMREを

適用した一例を示している。重力型トランスデューサは患者の

後外側腹壁に設置され、前後（AP）方向にせん断波を送出し

ている。せん断波速度マップにおいて、腎皮質、腎髄質、およ

び腎中央部の腎洞（腎盂を含む）領域は明瞭に識別可能である。

液体は非圧縮性であるため、圧縮に対しては非常に硬い一方

で、せん断に対しては極めて軟らかいことに注意されたい。また、

せん断波速度マップは解剖画像と良好に一致しており、腎洞が

腎臓の頭側へ伸展している様子も正確に反映されている。図

9Cおよび 9Dは、前立腺への応用例を示している。

トランスデューサは恥骨に固定され、患者は仰臥位で検査が行

われている。せん断波速度マップでは、尿道ならびに前立腺内

の各ゾーンが明瞭に描出されている。

乳房
乳房に対するMREの応用［48］では、乳房用コイルという幾

何学的制約に適合させるため、重力型トランスデューサの改良

が必要となる。［49, 50］。この対応は、EU資金による Horizon 

2020プロジェクト（FORCE、King’ s College London）におい

て行われ、トランスデューサは乳房MRI生検用コイルに組み込

まれた。図 10は乳癌患者の結果を示しており、腫瘍の存在が

せん断波速度画像において明瞭に描出されている。対応する

curl場の Z成分からは、脳 MREの場合（図 11）と同様に、波

動伝播が複雑であることが示されており、そのため 2D再構成

で用いられる平面波仮定の妥当性は制限される可能性がある。

現在、乳癌に対して術前化学療法（ネオアジュバント化学療法）

を受けている女性を対象に、治療早期の段階で腫瘍の治療反

応性または耐性を評価する目的で MREの検討が進められてい

る。MREが治療反応性や耐性の有用なバイオマーカーであるこ

とが示されれば、腫瘍が特定の化学療法レジメンに反応してい

ない患者に対して、他の薬剤レジメンへの切り替えや早期の外

科的介入を選択することが可能となる。これにより、効果の乏

しい化学療法による不要な毒性を最小限に抑え、患者の QOL

向上につながると期待される。

10    乳腺における3D波動エンコードMREの結果 

(10A)緑色のROI内に腫瘍を描出した 乳腺のT1強調解剖画像、と対応する curl場のZ成分 (10B)。複雑な境界条件により、波の伝播は単純な平面波ではな

いことが示されている。 

(10C) せん断波速度画像。腫瘍は、周囲の比較的柔らかい乳腺組織内で硬い領域として描出される。 

データ提供：King’s College London, UK

10A 10B 10C

11   脳における3D波動エンコードMREの結果 

(11A) 脳のT1強調3D MPRAGE 形態画像からAxial MPRした画像、と対応する curl場のZ成分 (11B)。脳内での複雑かつ入り組んだせん断波のパターンが示

されている。 

(11C) せん断波速度画像。脳実質内では非常に対称性が高く、側脳室内では低い値を示しており、予想される通りの結果となっている [m/s]。 

データ提供：Heidelberg University Hospital, Germany

11A 11B 11C

脳
ヒト脳に対するMREの応用は、頭蓋骨による保護構造のため

技術的に困難を伴う。トランスデューサはヘッドコイル内に配

置され、傾斜した方向から振動を伝達することで、三次元すべ

ての方向に波動運動を生じさせる（図 11A）。

対応する curl場の Z成分からは、せん断波が脳内をより複雑な

パターンで伝播していることが示される（図 11B）。得られたせ

ん断波速度画像（図 11C）では、健常ボランティアの脳にみら

れる典型的な左右対称性が明瞭に描出されている。また、皮質

下白質では皮質灰白質よりも高いせん断波速度を示している。

一方、脳室内では脳脊髄液がせん断変形を受けないため、せ

ん断波速度は低下している。脳の生体力学的特性を非侵襲的

に評価することは高い関心を集めており、さまざまな脳疾患の

診断および経過観察の改善につながる可能性がある。特に神

経腫瘍学においては、組織の硬さに関する情報が外科的アプ

ローチの計画に有用であるだけでなく、腫瘍の性状をより詳細

に評価する手がかりとなり得る［8］。実際、初期の臨床研究では、

神経膠腫の硬さと予後に関連する遺伝学的特徴との関連が示さ

れている［44, 45］。そのほかの応用分野としては、神経変性

疾患、認知症、神経炎症などが挙げられる［46, 47］。

結論
重力型トランスデューサの概念は、高度かつ高速なMRIシーケ

ンスおよび堅牢な逆解析アルゴリズムと組み合わせることで、

生体組織の力学特性を非侵襲的かつ高品質、さらに汎用的に

評価することを可能にする。これにより、さまざまな臨床病態

の診断および病期評価の向上が期待され、特にMASLDにおけ

る肝線維化および炎症の評価において有用である。
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