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T1強調DCEイメージングのコンセプト：
モデリング、撮像、解析
Paul S. Tofts, PhD

ブライトン・アンド・サセックス医科大学（英国ファルマー）

1.はじめに
腫瘍の生物学的特性や治療効果を判定するために、広い撮像範囲
を高い時間分解能と空間分解能ダイナミック造影（DCE）T1強調
イメージングを行う機会が増えている［1］。MRIによる定量化は腫瘍
の生物学的特性を判定する上で重要な方法であると認められている。
本稿では、DCEイメージングを用いた腫瘍の生物学的特性の判定に
必要な数学的モデリング、撮像、画像解析の物理学的な意味を、
研究を志す臨床医に分かりやすく紹介する。
MRIにおける定量化とは、イメージングについての新しい考え方（パラ
ダイム・シフト）である［2］。定性的な検査では、高性能スキャナで
撮像された画像を読影する経験豊富な放射線科医が必要である。
定量化は、各組織ボクセルのさまざまなMR特性（T1、T2、diffusion 

tensor、magnetisation transfer、metabolite concentration、Ktrans

など）を測定できる。日常生活での定量化の一例がヘルスメーターに
よる体重測定であり、このメーターのkg表示は正確であること（真の
値に近い）、再現性があること（短期間のうちに測定を繰り返しても
値が変動しない）、信頼できること（いつでも測れる）、生物学的に重要
であること（体重は健康に関係する）が期待される。また臨床検査の
一例としては血液検査があり、スクリーニング検査としてその数値の
信頼性が高い。これらが定量的MRIの目標であり、患者の生物学的
状態のみに関連した（測定時のスキャナの状態とは無関係に）質の
高い測定が可能でなければならない。
移行定数Ktrans（後述参照）は低分子量Gdキレート剤の毛細血管内
皮透過性を表す［3］。このKtransはDCE-MRIを用いて測定することが
でき、腫瘍の生物学的特性および治療効果を判定するためのイメー
ジングに広く用いられている。血管外細胞外腔（extravascular 

extracellular space;EES、すなわち間質腔）の体積veもDCE-MRIを
用いて測定することができ、ある統一見解では［4］、血管新生阻害
療法や抗血管内皮増殖因子（VEGF）療法の評価において、Ktransを
主要エンドポイントにすべきであると推奨している。副次的なエンド

ポイントにはve、速度定数 kep（kep=Ktrans/ve）、さらに可能であれば
血漿体積vpを含めるべきである。従来の腫瘍に対する治療評価基準
はRECISTであり、これは腫瘍径に基づいている。しかし、治療による
腫瘍細胞死が見られても腫瘍径が縮小しないこともあり、Ktransおよび
veが腫瘍の代謝に対する感度が高いバイオマーカーになることが
多い。DCE-MRIは腎機能や心機能など腫瘍以外の組織にも応用
されているが、本稿では腫瘍への応用を中心に述べ、腎機能への応用
についても少し紹介する。

2.MRIモデリング
薬物動態学的解析を行うには、まずMR信号の増強からGd造影剤
（contrast agent;CA）の濃度を求めなければならない。それには2つ
のコンポーネントから成るMRIモデルが必要である。第1に、T1値は
CAによって短縮する（P10式1参照）。通常、緩和度 r1（Gd濃度と
緩和速度R1=1/T1の増加量との比例定数）はin vitroの値（水ファン
トムの測定値）に等しいと見なされるが、in vivoでは変化するため、
腫瘍の本来のT1値（CA注入前の値、T10）の修得が必須である。
第2に、T1短縮による信号増強をモデル化するが（式3）、これはシー
ケンスごとに固有であり、フリップ角（FA）についての正確な知識も
必要である。本法に利用される一般的なシーケンスは、単純なグラジ
エントエコー法（FLASH）であり（理由はその高速性）、完全にスポイル
されている（残留横磁化の蓄積がない）必要がある。この3種類の
パラメータ（r1、T10、FA）が分かれば、MRIの信号強度とGd濃度との
関係がはっきりする。
一部ではファントム・キャリブレーション曲線を用いてGd濃度を求め
ようとする研究もあるが、一般にそのような方法は難しい。MR信号は
プロトン密度に比例し（組織中より水溶液中の方が高密度）、ファン
トム撮像時とはRF pulse強度が異なる（コイルへの負荷の違いやB1

不均一などによる）可能性があるからである。血漿中濃度（薬物動態
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2 ToftsおよびKermodeが1991年に発表したDCE-MRIによる初の毛細血管
漏出の測定例［5］。上段のグラフは急性多発性硬化症病変の造影効果を示す。
信号ピークは約12分に出現し、モデル・フィッティングによりKtrans=0.050 min-1、
ve=21%であった。下段のグラフは、血液脳関門の透過性が低下し（Ktrans=0.013 
min-1）、EESが拡大した（ve=49%）慢性病変の例である。信号ピークが遅延している
（約50分に出現）。これらのデータは1989年にマルチスライス・スピンエコー・シー
ケンスを用いて収集した。最新のものに比べて時間分解能が低く、途中のデータが
欠落していることに注意。（Magn Reson Med 1991より転載）

1 単純なコンパートメント・モデル

1

2学的モデリングに必要、後述参照）は血液のMR信号から求める。
その場合は、式3を用いて血中濃度を求め、血液中のヘマトクリットを
差し引くことで血漿中濃度は血液濃度より約70%高くなる（式4）。

3.薬物動態学的モデリング
Gd濃度の経時的変化が分かれば、薬物動態学的解析を行ってCA

がどのように体内に分布し、腫瘍の生物学的特性にどのように依存
するかをモデル化することができる。これは検査環境（MR磁場強度な
ど）には無関係であり、原則的にはイメージング・モダリティ（CTや
MRI）にも無関係である。ほとんどのモデリングではコンパートメントと
いう考え方を用いる。それは水槽のようなもので、その水槽の中では
Gdトレーサーがよく水に溶けていて、その濃度がどこでも同じであり、
水槽に出入りする流れをほとんど考慮する必要がない。
最も単純なコンパートメント・モデルは1個の組織コンパートメントと
1個の血管コンパートメントを持つ、いわゆるToftsモデル［5］で（MRI

以外でKety［6］が提唱したものと数学的に同等）、Ktransおよびveの
測定に用いる（図1）。Gdのボーラス注入により経時的血漿中濃度
Cp（t）を得る。これは被検体ごとに測定可能であるが、不可能であれば
集団の平均値を用いてもよい。よく用いられる造影剤は低分子量
（ほぼ1000 Dalton以下）のため、毛細血管からEESへの漏出は
拡散性で可逆性でありGd濃度差に比例する。Ktransは単位時間当たり
のEES内の造影濃度の変化率（ve）の比例定数である（式5）。ある
ボクセルまたはROIの総Gd濃度（式6）はEES成分（ve≒10～60%

なので通常はこちらが支配的）と血管内成分（“vp項”）の和であるが、
後者は小さく無視できることが多い（vp≒1～10%）［7］。
このモデルは多発性硬化症病変における信号増強を説明することが
でき［5］（図2）、急性期および慢性期病変の生物学的特性に一致
するKtrans値およびve値が得られた。
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図2に見られる造影曲線の形状とピーク時間の違いは重要である。
代表的な腫瘍のKtrans値を用いたシミュレーション・モデル［5］は、
最初の勾配がKtransに左右され（図3A）、veとは無関係であることを
示している（図3B）。最終ピーク値はveに左右され、veが大きい腫瘍
ほどピークに到達するまでの時間が長い（図3B）。グラフ形状はkep

によって決定し、kepを固定しKtransを大きくすると、式6から予測される
ように時間当たりの造影濃度は大きくなるが形状は変化しない
（図 3C）。
オリジナル・モデル（多発性硬化症への適用ケース）では、血管内皮
組織から透過したGdの漏出は毛細血管内でのGd濃度の著しい
低下がほとんどなく、灌流Fは毛細血管内濃度を動脈内濃度に維持
できる程度であった。この場合、Ktransは透過性表面積（permeability 

surface area product;PS）であり、得られたDCEは透過性イメージング
であると言ってもよい。この“permeability-limited”はF≪PSで定義
される。しかし腫瘍では内皮からの漏出が非常に多く、局所的な濃度
低下が生じる可能性があり、Ktransは透過性と灌流を組み合わせたもの
になる［3］。透過性が非常に高いこのようなケースでは、Ktransが灌流
に等しくなり、DCEは“perfusion imaging”であると言ってもよい。
これは“flow-limited”によるF≪PSで定義される。
図1に示す毛細血管系のモデリングは単純モデルなので、高い時間
分解能撮像では適応しない。最新のシーケンスでは一回の撮像が
1秒に近い時間分解能で得られるものもあり（対象の臓器と撮像
範囲による）、そのような場合、Gdは数秒で毛細血管床に到達する
ので、最初の信号上昇が灌流に関する情報をもたらす。より高度な
モデル解析を用いれば純粋な灌流情報と［8, 9］、純粋な透過性
情報が得られる。DCE腎臓イメージングでは、組織内の灌流のピーク
が明らかに動脈のピークより約4秒遅延する（図5）。

4.画像収集
DCEイメージングでは、Gdを注入する前の数フレームとGd注入後の
その後の数分間にわたって、T1強調画像を繰り返し収集するが、
造影前にT1測定を行うことが多い。良好なボーラス注入を行うには
自動注入器を用い、Gd注入後に生理食塩液によるフラッシュを行う。
DCE画像を取得するさいに、コイルの受信ゲインを制御する必要が
ある。
品質保証結果（値）［2］を用いてDCE撮像期間中のスキャナの
安定性を確保できる。たとえば、ファントムの繰り返し撮像や（これは
T1測定精度の確認にも使用できる）、ボランティアの繰り返し撮像
（Gd造影なし）でもよい。

3 Gd 0.1 mmole/kgボーラス注入後の組織Gd濃度シミュレーション。一定範囲
のKtrans値およびve値についての結果で、血管内成分は無視している。
（A）ve=10%固定でKtransを増加
（B）Ktrans=0.1 min-1固定でveを増加
（C）一定値kep=2 min-1でKtransを増加
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シーケンス・パラメータは撮像範囲、時間分解能、空間分解能の間
で折り合いをつけることになる。新型のスキャナほど高速の傾斜磁場
を備えており（TRを短くできる）、マルチ・アレイ受信コイルを用いること
で、短いTRで高いSNRが得られる。最適なシーケンスは対象となる
臓器によって異なるが、1フレームあたり2～20秒の時間分解能を
達成できる。2D（スライス選択）シーケンスよりFA精度が高い3D

（ボリューム）シーケンスが望ましい。ボディ・コイル送信の方が送受信
コイルよりFA精度が高い。腹部では（横断面の代わりに）冠状面、
矢状面のオブリーク・スライス選択を用いる。これは流入効果を低減
し大動脈の全長にわたって評価することができる、呼吸による体動が
スライス面内に収まるので補正が容易である。
モデル解析のためにAIFを求める目的で血管内の造影信号曲線を
測定することもある。この場合は3秒以下の時間分解能が望ましい。
通常は大動脈を対象とする。関心領域（ROI）にGdが到達するまで
に血液を完全に飽和させれば（複数のRFパルスを加えれば）、流入
効果は減少する。
DCEシーケンスは時間濃度曲線がプラトーに達するまで十分に長く
撮像を繰り返すべきである。そうでないと、曲線の立ち上がり部分の
みでなく、プラトー値にも影響するveを確実に測定することができない
（図3B）。図4に半量のGdを用い、腎臓および大動脈を2.5秒の
時間分解能で撮像した高速DCEの一例を示す。腎皮質組織信号の
灌流相を確認することができ、大動脈ピークから明らかに遅延して
いる。この臓器の血液量は大きく（約30%）、灌流ピークが他臓器に
比べて非常にはっきりしているので推定が可能である。改良モデルが
撮像データによくフィットしており（図5）、この取り込み相（最大90秒
後）のモデルでは血行遅延および分散が考慮され、実質ROIからの
排出はない。糸球体濾過はほとんどボーラス通過後に起こり、十分に
推定可能である。対照群のGFR値の正常値［10］とよく一致して
いる。DCEシーケンスに使用されるFAの最適化に注意が必要である。
小さなFAでは低Gd濃度で高い信号が得られるが、ダイナミック・レンジ
が小さくなる（図6、FA=5°）。FAを大きくするとGdに対する感度が高く
なる（図6、FA=10°）。さらに大きくすると（図6、FA=20°または30°）
ダイナミック・レンジが広がり（ただし低Gd濃度感度が低下）、AIF

（ピーク血中濃度6mM［11］、図7参照）や組織の造影効果を測定
するにはこの程度のFAまで大きくする必要がある。非線形性はMRI

モデルで適切に処理されているので問題にはならない。
ボディ・イメージングでは呼吸による体動が深刻なアーチファクトを
引き起こす。呼吸の影響を最小に抑える方法はいくつかある。

4 腎臓および大動脈の信号増強効果。皮質ROI（A）を用いて組織のピーク時間
を求め（B）、大動脈ROI（C）を用いて、血管内のピーク時間を求めた（D）。

6 各FA値におけるグラディエントエコー・シーケンスの特性。式2および式3を
使用、TR=3 ms、T1=1 s。

5 腎臓の造影効果のモデル解析。腎臓の信号（sig-kidney）は血液の信号（sig-
blood）から明らかに遅延している（約2タイム・ポイント）。モデル・フィッティング結果
（model-kid）は血管外の濾過されたGd（model-EV、ここからGFRを算出）と血管
内のGd（model-IV、ここから血液量および灌流量を推定）を別々に示している。
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i）  自由に呼吸させ、両手を頭の上に挙げることで横隔膜の動きを
最小に抑える。ただし、これは患者にとって不快なこともあり、片手
を頭の上に挙げる方が簡単で、ほぼ同等の効果が得られる。

ii） ファースト・パスは息止め（約20秒）で、その後は呼吸させる
（ただし、呼吸再開で大きな動きを生じることもある）。

iii）自由に呼吸させ、極端に位置したデータを棄却する（両極値は
画像または呼吸モニタリングから検出）。

iv） ガイド下での自由呼吸（撮影担当者による指示）
呼吸を制御すべきかどうかは今のところはっきりしていない（患者の
状態やレジストレーション（後述参照）が利用できるかどうかによって
異なる可能性がある）。この問題は現在進行中の研究テーマである。
FA精度が低いことは、Ktrans値の精度を決める鍵となり、信号増強から
の濃度計算（式3）、AIFの推定、T10の測定に影響を及ぼす。B1不均一
（不均質）があるとFAの分布も不均一になる。そのような不均一には
主に2つの要因がある。第1に、誘電効果により被検体内に定在波
を発生させる。これは高磁場（3T以上）ほど、大きな被検体ほど顕著
になる（頭部より腹部の方の影響が大きい）。第2に、小さな送信コイル
ほど均一性が低いのでボディ送信コイルが望ましい（小型の送受信
コイルではなく）。FAセットアップ手順において、優れたテクニックで
（スライス全体ではなく）ちょうど撮像ボリュームにわたってFAを最適化
すれば、全体的にはFAが不均一であっても正確なFAが得られる。2D

マルチスライス・イメージングではFAの誤差の原因がもう1つある。
スライス・プロファイルが不良であることが多く、不均一なFA分布が
スライス全体に及ぶ。したがって、3D（ボリューム）撮像が望ましい。
B1マップは非常に短時間（2分未満）で測定することができ［12］、
そのためFAの誤差や不均一があっても補正できる可能性がある。
開発中のマルチ位相・強度変調型送信（3T以上のイメージングに

不可欠）は被検体内の各位置での優れたB1制御を可能にし、その
ような“RFシミング”は均一で正確なFA値をもたらすと期待される。
組織のT1値（T10）は測定することが可能であるが、不可能であれば
文献の標準的な値を用いる。病変部のT1値は変化する可能性がある
ので、被検体ごとに正確に測定するのが望ましい。T1測定はおおよそ
5分未満で測定できることが多い。最も一般的な方法は可変フリップ
角法で、複数のFAによるグラジエントエコー・シーケンスを用いる。大
部分はPD強調シーケンス（低FA）で、1つ以上のT1強調シーケンス
（高FA）を用いる。明らかに、T10精度はFA精度に極めて大きく依存
する。インバージョン・リカバリー法（可変TI、固定FA）の精度は高い
が一般に長い撮像時間が必要となり臨床的に用いない。
Ktransの測定にはT10値の精度に大きく左右される。乳がんの例［13］
では、各組織のT10値に対するフィッティング精度が良好であるが、
Ktransは2倍以上変化することがあり、veは実現不可能な値
（ve>100%）に達することがある（表1参照）。kepは比較的高精度で
ある。T10が1%増加すると、おおよそ一定の割合でKtransが1%減少
する。
低分子量の造影剤は原則的にどれでもDCE法に用いることができる。
初期の研究［5］はGd-DTPA（サイズは570D）を用いて行い、その後
はMagnevist（938D）を用いた。分子量が大きいほど明らかに透過
性が低くKtrans値が小さい。また、AIFは粘度によって若干変化する
可能性がある。NSFについての懸念から、新しいマクロ環式化合物の
使用経験を積むことは有用であろう。適切な化合物の候補は次の
通りである:Dotarem（754D）、Eovist（725D）、Gadovist（605D）、
Magnevist（938D）、Multihance（1058D）、Omniscan（574D）、
Optimark（662D）、Primovist（685D）、Prohance（559D）、
Teslascan（757D）（http://www.rxlist.com参照）

表1：T10値に対する組織パラメーターの感度（Tofts 1995［13］より転載）

Tissue T10 (s) Ktrans ve (%) residual kep Ktrans T10 
  (min-1)  in fit (min-1)

Normal low risk fatty portion 0.46 0.88 143 0.091 0.62 0.41

Tumor – low T1 0.60 0.63 96 0.092 0.65 0.38

Normal high risk diffuse density portion 0.71 0.51 76 0.093 0.67 0.36

Tumor – high T1 1.3 0.26 36 0.095 0.72 0.34
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5.画像解析
解析はROIごと、またはピクセルごとに行って臓器全体のマップを
生成する。空間的レジストレーションによるモーション・アーチファクト
抑制が可能であれば、フィッティングの質が向上する可能性が高い
（組織の場所による）。体動は非剛体運動なので、効果的に除去する
ことは脳に比べてはるかに困難で、現在進行中の研究のテーマで
ある。面内運動は比較的容易に抑制できる。
薬物動態学的モデルでは動脈血漿中濃度Cp（t）が分かっている
必要がある。この動脈入力関数（AIF）は血液の信号から計算する
ことができる（混乱するがこれもAIFと呼ばれる）。被検体ごとに測定
できるので、被検体内変動および被検体間変動を考慮することが
できる。ただし、適切に用いないとさらなる変動が生じて組織生理学的
特性の最終的な測定結果に影響を与える。
もう1つの方法として、ある集団の平均のAIFを用いてもよい。一部は
解析的に（数字を一覧表示するのではなく、数式を用いて）示されて
おり、利用しやすくなっている。特に、どの時間分解能でも利用する
ことができる。最も一般的なものは二重指数関数のWeinmann 

plasma curve［5］で、低時間分解能の動脈血液サンプルから算出
される。より複雑なのがParker blood function［11］で、高時間分解
能MRIデータから算出される。Parkerの関数はボーラスのファースト・
パスおよび再循環を表している。ボーラス通過および再循環の後の
MR測定値（Parker Cp（1 min）=1.53 mM、Hct=42%と仮定）は
直接測定値（Weinmann Cp（1 min）=0.82 mM）より86%高く
なる。この差の原因になりうるものとしては、集団の違いやMRIに
おける流入効果などがある。Fritz-Hansenの数値化AIF［14］はイン
バージョン・リカバリーMRIと直接測定との間で良好な一致が見ら
れた。その値（6例の平均Cp（1 min）=1.09 mM）はWeinmannの
値に近い。どのAIFを選択するかは、検査対象となる組織と利用
できるシーケンスによって異なる。
モデリングに関しては複数のバージョンが考えられる。主な自由パラ
メーターはKtransとkepまたはveである（kepとveの間には関連性がある
ため）。フィッティングが向上するかどうかを確認するならvpを含めても
よい。集団平均AIFを用いる場合はボーラスの開始時間の設定が
必要になる（組織の造影開始を基準とするボーラスの到達タイミング
が不明であるため）。適切な方法は対象臓器と時間分解能によって
異なる。

モデルをデータにフィットさせる数学的プロセスは次のように行われる。
自由パラメータ（Ktransなど、表2参照）のさまざまな組み合わせについて、
モデル信号を算出する。それぞれの組み合わせについて、（各時点に
おける）モデル信号値と測定データとの差を検出する。その差を全時点
にわたって2乗して加算し、“差の合計”を算出する。この差の合計が
最小になるまで自由パラメータを調整する。このようにしてモデルを
データに“フィット”させる。これは“最小二乗法”と呼ばれる。データと
フィットさせたモデルとの差を“残差”と呼ぶ（例えば図5）。これらの
残差から“残差の平均平方の平方根”が得られる。これはモデルと
データとの平均的な差のようなもので、モデルの質およびフィッティング
の質の指標になる。特性に規則性がないと思われる残差は、おそらく
画像のノイズや動きなどのランダムな効果によるものである。残差
に系統的なパターンがあると思われる場合は、モデルを改善できること
が多い。

7 集団平均AIF（用量=0.1 mmole/kg）
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8 （A）syngo Tissue4Dで得られた解析結果。ワークフローにはモーション補正およびレジストレーションが含まれる。（B）前立腺ROIのデータ
へのフィッティング。
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9 前立腺がんDCEデータのモデリング。ParkerのAIFを使用（図7）、vp =0。デー
タ収集間隔は34秒であるが、モデルは1秒の時間分解能で計算された。移行組織
（A）および腫瘍（B）のROIのスプレッドシート出力を示す。（データ提供 :マイアミ
大学）

Transitional: Ktrans=0.135min-1; kep=0.289min-1;

ve=47%; t_onset=56s; vp=0%; residual=2.1%;
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Tumor: Ktrans=0.361min-1; kep=0.737min-1;

ve=49%; t_onset=54s; vp=0%; residual=2.3%;
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特にデータのノイズが大きい場合に（ROIではなくシングル・ピクセル
から得たデータなど）、“フィッティング不良”が発生することがある。その
データセットについては有効なパラメータ値が得られない。フィッティング・
プロセスにおいては、このような不良を特定・排除して、その出力
（無効なパラメーター値）が以降の解析に混入しないようにすることが
重要である。不正確なT10値を用いた場合（表1）や、造影ピークに
到達しなかった場合（図3B）は、ve値が100%を超えることがある。
フィッティングは2通りの方法で実行することができる。最も単純なの
は、ROIデータ（本質的に低ノイズ）を表計算ソフトウェア（PC上で実行
するMicrosoft Excelなど）に入力する方法である。内蔵の計算
機能を用いて数学的処理を設定し、“Solver”機能で最小化プロセス
を実行することができる。もちろん、これには数学およびコンピュータの
能力が必要である。より複雑な方法はピクセル毎のマッピングで、標準
的な計算環境（MATLABなど）を用いるか、供給業者から入手する。
ピクセル・マッピングではモーションの影響を抑制するため、ほぼ確実
に画像の空間的レジストレーションが必要になる。コンピュータを多用
する操作であり、シングル・ピクセルのデータは本質的にノイズが大きい
ので、フィッティング不良の特定に注意を払わねばならない。ピクセル・
マッピングには、バイアスなしですべての組織を調べることができる、
ヒストグラムを生成できる、などの利点がある。
ヒストグラムは関心領域内（関心ボリューム内）の各種薬物動態パラ
メータ値の分布を表すことができる。ヒストグラムは生成・構造に注意
すれば有用性が高まり、比較が容易になる［15］。Y軸の値はヒスト
グラム曲線下面積が総検査体積（mL単位）または100%になるよう
に計算することができる。値域幅を考慮に入れると、ヒストグラムの
振幅は値域幅にほぼ無関係になり、ある多施設脳MTR研究では
施設間差が完全に解消した［16］。ピークの位置や高さなどの特長を
ヒストグラムから抽出することができる。分布端の特性を調べることに
よって的中率が得られ［17, 18］、ヒストグラム形状の主成分解析を
強力なものにすることができる［19］。
ピクセル毎の解析を行う完全統合型ソフトウェア・パッケージの一例
がsyngo Tissue4Dである（図8）。必要とされる各種の機能が単独
のワークフローに備わっており、ROI解析も行える（これはモデリング
の質を評価するのに役立つ）。図9にスプレッドシートを用いたROI

データのモデリング実行例を示す。この前立腺のデータは時間分解
能が非常に低く（34秒）、T10を推定しなければならず（1.5秒）、
ParkerのAIFを用いた。また、vp項を含めてもフィッティングが改善しな
かった（実際にはむしろ不安定になった）。同じ被検体の複数のROI

で開始時間のフィッティングが2秒以内の差で一致し、極めて信頼性
が高い可能性があることを示していた。

9A

9B

6.結語
DCE-MRIで測定できる主な生理学的パラメータは、移行定数Ktrans

（毛細血管の透過性、表面積、灌流に関連）および血管外細胞外腔
の体積veである。それには励起フリップ角を十分に制御することと、
Gd注入前に組織のT1を正確に測定することが必要になる。T1を
測定できない場合は標準的な値を用いてもよい。いずれにしても速度
定数kepは測定可能であり、一種のバイオマーカーとして有用である。
最適な撮像プロトコルおよびモデルは撮像する組織によって異なる。
スプレッドシートを用いるとモデリングを容易に行えるようになる。
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付録
MRIモデル
T1値はGd濃度Cによってその本来の値T10より小さくなる。

ここで、r1は緩和度であり、通常は in vitroの値（4.5 s-1 mM-1）を
用いる。多くの場合、緩和速度を用いた方が便利である。

式1および式2を全組織のGd濃度に当てはめる際には、単にプロ
トン間の速い交換を想定しているにすぎないことに注意。すなわち、ある
ボクセル内のすべてのGdがすべての水を緩和させる。スポイルド・
グラジエントエコー・シーケンス（FLASH）による信号Sは以下の式
で与えられる。

ここで、S0は緩和した信号（TR≧T1、θ=90°の場合）、θはFAである。
S0はGd造影前（CA注入前）のMR信号から求めることができる。

血漿中濃度を求めるには（必要な場合）、まず式1および式3を用いて
血液の信号から血中濃度Cb（t）を求める。血液のT10は約1.4秒で
ある［20］。血漿中濃度Cp（t）はヘマトクリットHctに関連した倍率で
（一般に42%）それより高くなる。

薬物動態学的モデル
血管内皮を越えてEESに流入するGdの流量は以下の式で与え
られる。

その解［7］はCpとインパルス応答関数Ktrans exp（-kept）との畳み
込みで与えられる。IV Gdを考慮に入れると、全組織濃度は以下の
式で与えられる。

モデル・パラメータ
モデル・パラメータにはいくつかの種類がある。固定パラメータ（FA、
TR、Hct、T10、T10blood、r1）はフィッティング開始前に必要になる。自由
パラメータ（Ktrans、ve、kep、場合によってはvpとt_onsetも）は多様で
フィッティング・プロセスの一環として推定される。その他のパラメータ
（Cpなど）は信号モデリング・プロセスの一環として一時的に用いら
れる。表2に固定パラメータおよび自由パラメータの一覧を示す。

       

1 =
T1

1
T10

+ r1C

R1 = R10 + r1C

S = S0 

(1–e–TR / T1)sin

1–e–TR / T1 cos

Cp =
Cb

1–Hct

    

e = Ktrans
 (Cp(t) – Ce(t))

dCe(t)

dt

Ct (t) = p Cp (t) + Ktrans  Cp( )e–kep(t- )d
t

0
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表1 

所見 前立腺MRI 病理組織

片側病変 3 2

両側病変 10 11

皮膜外浸潤 3 4

精嚢浸潤 1 1

リンパ節転移 0 0

ダイナミック造影T1強調イメージングをはじめとする
直腸内コイルを用いない前立腺1.5テスラ機能的MR
Multi-Imagemの
検査プロトコルによる初期の臨床経験
Leonardo Kayat Bittencourt, M.D.; Thomas Doring, MSc; Marcio Bernardes, RT; Emerson Gasparetto, M.D., Ph.D.; 
Romeu Cortes Domingues, M.D.

Multi-Imagem画像診断クリニック（CDPI & Multi-Imagem）およびリオデジャネイロ連邦大学（UFRJ）（ブラジル・リオデジャネイロ）

はじめに
現在の前立腺MRに関する文献では、90

年代の比較的古い1.5Tや1.0Tの装置を
用いた研究に対し、診断および病期判定の
精度が高い3Tスキャナを用いた報告が散見
される。しかし、ほとんどの国では今なお3Tより
1.5T MRスキャナの方が普及しており、ハード
ウェア面においては、高い受信感度を有する
コイル開発により、新世代の1.5テスラ超電導
MRスキャナでも前立腺がん（PCa）患者の
臨床検査として満足できる性能が得られて
いる。さらに、ソフトウェア面からは、拡散強調
イメージング（DWI）およびダイナミック造影
（DCE）T1強調イメージングという機能的
撮像用シーケンスの改良や、新たな後処理
ツール（イメージ・フュージョンや薬物動態学的
マップなど）の開発が続けられており、1.5T 

MRIスキャナをはじめとするMRIを用いた診断
および病期判定の精度向上が期待される。
文献によると、1.5テスラでの前立腺MR診断
に用いる多種コントラスト・イメージの取得には
直腸内コイルが有用とされている。しかし、ルー
チン検査において、そのようなコイルの使用は
さまざまな理由（直腸炎など）により制限される。
また、直腸内コイルの挿入により検査の忍容
性が低下する可能性があり、場合によっては
患者のコンプライアンスが大幅に低下する
可能性があることも考慮すべきである。した

がって、直腸内コイルを用いない1.5テスラ
前立腺MRIの可能性、そして制限について
の理解を深めることが臨床上きわめて重要で
ある。本稿では当院の直腸内コイルを用い
ない1.5テスラ前立腺MRプロトコルおよび
後処理パラメーターについて詳述する。特に
DCE T1強調イメージングの初期経験および
症例について簡単に紹介する。

対象および方法
このプロトコルは2009年に作成され、現在
進行中の長期的な前立腺MR研究プロジェ
クトである。この研究は当院の倫理委員会の
承認を受けており、すべての患者は本研究
内容の説明受け同意書に署名した。

対象
前立腺摘除術前の同時期に検査を施行した
13例の患者（表1）に対し前立腺MR検査を
行った。対象年齢は51～77歳（平均年齢
63歳）、PSA値は3.4～42.0 ng/mL（中央
値8.6 ng/mL）であった。
MR検査装置は、18チャンネルADC搭載した
1.5Tスキャナ（MAGNETOM Avanto）、受信
コイルは、それぞれ6エレメントのフェーズドア
レイ・コイル（Body Matrix）とスパイン・コイル
（3リング、2クラスター）の組み合わせを用いた。
前処置として、蠕動を抑えるためにn-メチル-

スコポラミン臭化物（Buscopan、Boehringer 

Ingelheim、Brazil）10 mgを患者に投与
した。
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検査プロトコルは、Turbo Spin Echo法
（TSE）T2強調横断像（TR:4750 ms、TE:101 

ms、FoV:160×160 mm2、Matrix size:256

×230、スライス厚:3 mm（ギャップ:0%）、加算
回数 :3、iPAT:不使用、撮像時間 :5分47

秒）、冠状断像（TR:3000 ms、TE:101 ms、
FoV:160×160 mm2、Matrix size:256×
230、スライス厚 :3.5 mm（ギャップ :20%）、
加算回数2、iPAT:不使用、撮像時間2分
15秒）、矢状断像（TR:3800 ms、TE:100 

ms、FoV:170×170 mm2、Matrix size:320

×240、スライス厚3 mm（ギャップ :10%）、
加算回数2、iPAT:不使用、撮像時間3分21秒）、
Dark Fluid T1強調横断像（TIRM;TR:2100 

ms、TE:20 ms、TI:829.7 ms、FoV:200×
180 mm2、Matrix size:256×200、スライス
厚3 mm、（ギャップ:10%）、加算回数2、iPAT 

factor:2（GRAPPA）、撮像時間3分09秒）、
拡散強調画像（DWI:syngo REVEAL）による
横断像（ep2d_diff;TR:3000 ms、TE:88 

ms、b値 :0、500、1000 mm/s2（3 scan trace 

image、Inline ADC マップ）、FoV:200×200 

mm2、Matrix size:150×150、スライス厚
:3.5 mm、ギャップなし、加算回数8、iPAT 

factor:2（GRAPPA）、撮像時間2分57秒）、
腎静脈から恥骨までのリンパ節を含むthick-

slice T2強調横断像（HASTE;TR:∞ms、
TE:38 ms、FoV:350×317 mm2、Matrix 

size:512×440（interpolation）、スライス厚
:5 mm（ギャップ :100%）、加算回数 :1、iPAT 

factor:2（GRAPPA）、撮像時間 :30秒）、3D 

Gradient Echo法（GRE）によるDCE T1強
調横断像（VIBE;TR:4.08 ms、TE:1.43 ms、
FoV:280×280 mm2、Matrix size:256×
200、スライス厚 :3 mm、加算回数1、iPAT 

factor:2（GRAPPA）、脂肪抑制 :なし、撮像
回数 :40（6.8sec/phase）、総撮像時間 :4分
33秒。
MR対応自動注入器（Injektron 82 MRT、
Medtron、Saarbrucken、Germany）を用いて
0.2 mmol/kgガドリニウム・キレート剤
（DOTAREM、Guerbet、Aulnay-sous-Bois、

1 syngo Tissue 4D解析画面（4つの異なる画像を表示）。1Aは解剖学的画像（T1強調またはT2強調画像）、1Bはダイナミック画像（サブトラクション）、1Cはパラメトリック・
マップ（Ktrans、kep、ve、iAUC）と解剖学的画像の重ね合わせ、1Dは相対的時間濃度曲線。T2強調画像における低信号域（赤矢印 :1A）に合致して局所的なKtransの増加が
視覚的に見て取れる（1Bの赤色ROI、1Cの赤部分）。またその部分は、時間濃度曲線での早期濃染とwash-outに一致している（1D 赤曲線）。

1A

1C 1D

1E

1B
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* * **

France）をDynamicの2～3相目のタイミング
で肘静脈内に投与した。検査全体の所要
時間は約30分であった。近年では、正確な
移行定数（Ktrans）を計算するために、組織の
T1値を推定する目的で、造影前にマルチ・
フリップ角の3D T1マップ画像（VIBE、上記
と同じパラメータでフリップ角 :2°、5°、8°、15°）
を追加撮像している。
DCE画像は開発中（work-in-progress）の
syngo Tissue 4Dアプリケーション・ソフト
ウェアを用いて後処理を行った。syngo Tissue 

4DはToftsモデルによる薬物動態学的モデ
リング解析を用いて、移行定数（Ktrans）、速度
定数（kep）、血管外細胞外体積（ve）、曲線
下面積（iAUC）の各パラメータ計算を行うこと
ができる。また、自動的に3D Parametric 

color マップをT2強調やT1強調などの形態
MR画像に重ね合わせることができ、前立腺
全体を正確でかつ迅速に評価を行え、疑わ
しい部位の薬物動態学的パラメータを正確
に測定することができる（図1）。またsyngo 

Tissue 4Dには、撮像間の動きを補正する

機能が内蔵されており、必要な場合には必ず
用いている。相対的時間濃度曲線はDynamic

画像上に関心領域（ROI）を配置して算出・
生成する（本研究ではデータ評価のために
4個のROIを用いた:ROI 1は疑わしい病変、
ROI 2は反対側の辺縁域、ROI 3は同側の
内腺域、ROI 4は反対側の内腺域）。各種
解析パラメータを計算するためには、いくつ
かの値を任意に入力する必要がある。本
研究で用いた事前評価パラメータは、ノイズ・
レベルが20、MRプロトコルはT1マップおよび

2A-G 前立腺がんのMR画像と病理所見の対比
2A T2強調画像
2B ADCマップ
2C ガドリニウム注入後の早期相
2D KtransマップとT2強調画像の重ね合わせ
2E ADCマップとT2強調画像の重ね合わせ

2F 前立腺摘出標本のT2強調 MR画像
2G MR画像とほぼ同等の切片断面。
右側辺縁域の中央1/3にある疑わしい病変（矢頭）は
すべてのMR画像で良好に描出されており、病理標本と
よく一致している。
*=前立腺肥大

2A 2B 2C

2D

2F 2G

2E
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3B

3C

3D

3E

3A

Dynamic、造影剤はDotarem、用量は可変
であった。関心ボリューム（VOI）は、任意に
描いた前立腺全体を囲む楕円形領域である。
パラメトリック・マップはToftsモデルを用いて
VOI全体から生成する。そのためには動脈
入力関数を選択する必要があるが、ほとんど
の患者では“slow”を選択した。さらに後処理
を行うためにKtransマップおよび iAUCマップを
DICOMシリーズとして保存した。
後処理後の画像はsyngo 3D-Fusionを用
いてT2強調横断像に重ね合わせた。Ktrans

マップはカラー・ルックアップ・テーブルの
PET-Rainbow、ADCマップはDescending 

Red Rampを用いた。
本研究の視覚評価には、1名の読影者
（LKB、経験5年、前立腺MRの経験2年）が
すべての検査を評価し、画像所見を専用の
評価シートに登録した。根治的前立腺摘除術
の手術計画を立てるための前立腺がんの
被膜外浸潤の評価に焦点を合わせ、局在性
（左側×右側×両側）、局所的な皮膜外外浸潤
および精嚢浸潤の有無などの病期診断を
行った。前立腺摘除標本はルーチンの組織
病理学的評価を行ったが、1例以外は全摘
標本による評価を行った。

結果
前立腺摘除術にて全13例に前立腺腺がん
を認めた。Gleasonスコアは、6（3+3）から9

（4+5）の間で中央値は6であった。
13例全ての主病巣はMR検査で正しく同定
された。病変の局在は12例においてMR

画像で正しく判定され（感度90%、特異度
100%）、そのうち11例は両側性であった。
1例は偽陰性例で、病理組織像では両側性
と診断されたがMR画像では片側病変と診断
された。4例で皮膜外浸潤があり、そのうち3例
がMR画像で同定された（感度75%、特異度
100%）。精嚢浸潤は1例のみで、これもMR

画像で確認された。骨盤リンパ節転移を有する
患者はなく、MR画像で転移が疑われた所見
もなかった。

3A-E 前立腺皮膜外浸潤症例
3A 左前立腺底部にT2強調画像で低信号を呈する結節
性腫瘤（矢頭）と前立腺皮膜の局所的な突出を示すT2
強調画像

3B ADCマップで同一領域の拡散低下を認める。しかし
正確な解剖学的位置情報が不明瞭である。

3C ガドリニウム注入後の早期相。病変と疑わしい領域
（矢頭）が早期濃染され明瞭に描出されている。

3D ADCマップとT2強調画像の重ね合わせ。解剖学的
所見と機能的所見がよく一致していることが確認できる。

3E KtransマップとT2強調画像の重ね合わせ。限局的な
造影剤の透過異常（黒矢頭）が前立腺皮膜外（白矢頭）
の及んでおり、皮膜外浸潤の疑いが強まる。これは異常
所見を描出した唯一の画像であり、前立腺がんの評価に
おけるマルチ・シーケンスによるイメージングの重要性を
示している。
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4A 4C4B

考察
DWI、DCE、3D Chemical Shift Imagingを
含む前立腺の機能的MR検査は前立腺がん
の検出、病期判定、フォローアップの主力に
なりつつある。各施設におけるこれらの結果と
組織病理学的所見との対応はMR装置の
磁場強度（1.5T、3.0T）、使用する受信コイル
の種類（サーフェイス・コイルのみ、サーフェイス・
コイル+直腸内コイル）、比較するゴールド・
スタンダード（生検、ルーチンの組織病理学
的評価、全載標本）に応じて評価が変わる。
このような状況において、サーフェイス・コイル
と直腸内コイルを併用して得られた高い空間
分解能画像を用いて、全載標本と比較する
3T前立腺MR画像評価に向かう傾向がある。
しかし、前立腺がんが男性に最もよく見られる
腫瘍でありながら、世界中で3Tスキャナは
まだ前立腺がんの診断、病期判定、フォロー
アップの要求に応えられるほど普及していない
ことを考えれば、医療従事者、公衆衛生当局、
放射線科にとってこの方法はジレンマを生む

可能性がある。最新の技術的進歩にもかか
わらず、まだPSAと直腸診のみに基づいて
前立腺がんを管理している患者集団にも前立
腺MR検査のメリットを拡大するためには、
費用対効果やスキャナの利用可能性と許容
できる診断精度が両立した代替法を探さねば
ならない。
前立腺MRが受け入れられないもう1つの
理由が直腸内コイル（ERC）である。ERCを
用いたMR診断は、サーフェイス・コイル単独
に比べて腫瘍の局在診断の診断率が明らか
に高いが、患者がその文化的特性から拒絶
することが依然として大きな問題になっており、
特にラテン・アジア・アラビア諸国において
顕著である。ERCを正しく挿入するには特別
な訓練が必要であり、検査時間が大幅に延長
する。さらに、ERCの挿入により前立腺が変形
し、放射線治療計画やフォローアップ検査に
支障をきたす。特にブラジルでは、ERCが単回
使用の使い捨てであり、保険会社や公共保険

制度による償還がないため、経済的な問題も
ある。我々はこれらの状況から、当院が発展
途上国にあることも考慮して、すでに世界に
普及している1.5Tスキャナの大部分で実行
可能であり、直腸内コイルや特別な訓練を
必要とせず、最適な検査時間で、重要な病期
判定パラメータの診断精度が許容できるもの
であり、多くの患者に適用できる前立腺MR

プロトコルの作成を目的として、長期的な研究
プロジェクトを開始した。
また、Parametric color マップの生成や機能
的画像と解剖学的画像の合成を行う新しい
後処理ツールが診断能をさらに高め、依頼元
の医師との結果のやり取りを改善する可能
性があると考えている。初期の結果は、この
プロトコルが前立腺がんの術前病期判定に
おいて有望なものであることを示している。
さらに症例が増えれば、その結果を発表する
つもりである。

2A-E 精嚢浸潤症例
4A T2強調横断像。前立腺内にびまん性の
低信号域があり、病巣の局在診断能が低下
している。しかし、射精管の近位部（矢頭）に
及ぶ明らかな低信号域があり、精嚢浸潤である
という認識が高まる。

4B 疑わしい領域を明瞭に示しているT2強調冠状断像。明らかな
両側の精嚢への浸潤を認める。

4C 同一領域の拡散低下を示すADCマップ
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4D 4E

4D KtransマップとT2強調画像の重ね合わせ。限局的
に透過性が増加した領域（淡青色ROI）が見られ、4Aの
T2低信号域に一致する領域の定量的データ（赤色の長
方形）も示されている。

4E 病変の相対的時間
濃度曲線（赤色）は他
より勾配が大きく、その
後増加し続けるのでは
なくプラトーを形成する
傾向がある。
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syngo BreVis
－乳腺MRI用の効率的で標準化された
 ワークフロー
Pascal A. T. Baltzer, M.D.; Matthias Dietzel, M.D.; Ramy Zoubi; Tibor Vag, M.D., Ph.D.; Werner A. Kaiser, M.D., M.S.

フリードリヒ・シラー・イエナ大学　放射線診断およびインターベンショナル・ラジオロジー研究所（ドイツ・イエナ）

背景情報
乳腺MRイメージングは世界中で重要視され
ている診断ツールである。臨床においても高
リスク群のスクリーニング検査として確立され、
他のモダリティと比べて乳がんの検出感度が
最も高いことが示されている［1-3］。特異度
を最大限に高めるには、共通の語彙を用いて
各種の識別因子（徴候）を評価する、解析法
の標準化を行うべきである。また、新技術
（拡散強調イメージング（DWI）やコンピュー
ター支援診断（CAD）など）の実現にも期待
が持てる。現在開発中のものは費用の削減
やワークフローの最適化にも焦点を合わせて
おり、例えば患者の快適性を高めるための
オープンボア・MRIシステムや、読影プロセス
を合理化するためのソフトウェア・ツールなど
がある。
乳腺MR検査の解析は3つのタスクに分ける
ことができる。
1.病変の検出
2.病変の鑑別
3.病変のタイプ、サイズ、位置のレポート作成

2～3 mmを超える大きさの悪性病変は血管
新生増殖のパラダイムに基づいて造影される
ため、乳腺MRIにおける病変の検出はかなり
分かりやすい。乳腺MRIの高い陰性的中率
の結果が、このパラダイムが正しいことを明示
している。また診断が困難な非浸潤がん（非
浸潤性乳管がん、DCIS）でさえMRIで検出

することができる［4, 5］。乳腺MRIの解析に
おいて最も複雑なタスクは病変の鑑別である。
ダイナミック造影パターン解析と形態学的
解析を組み合わせる方法に関する文献の
結果はよく一致している［6-9］。この方法は、
良・悪性病変におけるダイナミック特性および
形態学的特性でのオーバーラップを明らかに
するために行われる。我々の経験では、標準
化されたレイアウト（またはハンギング・プロト
コル）を用いて単純相、早期相、後期相の
T1強調画像およびT2強調画像を標準化
されたコントラスト及び明るさで表示すれば、
病変のダイナミック特性と形態学的特性の
両方を同時に評価することができる。これに
より正確な診断能、特異度の向上につながる。
乳腺MR解析の最後に行うタスクは病変の
タイプ、サイズ、位置のレポート作成である。
乳腺外科医の多くは、超音波検査でのオリ
エンテーション表示に慣れているため、病変の
位置を時計の文字盤の形式で示すと都合が
よい。乳頭との正確な位置関係を特定するに
は、最大値投影（MIP）や多断面再構成
（MPR）のような3D再構成が有用である。
最後に、レポートは米国放射線学会（ACR）
の乳房画像診断用語集（Breast Imaging 

Reporting And Data System;MRI BI-

RADS）［6］に示されている標準的な用語を
用い、できる限り簡潔かつ正確にすべきで
ある。

syngo BreVisの機能
syngo BreVisには乳腺MRIの読影を改善
するいくつかの機能がある。まず、解析を行う
にはコンソールデータベース内の患者ブラウザ
をダブルクリックするだけである。その後、いずれ
か1つのレイアウトが適用され、事前に設定
されたセグメント内に決まったコントラスト及び
明るさ、レベルを用いて撮像シリーズが読み
込まれる。各種の造影シリーズやダイナミック・
タイム・ポイントの画像が表示された全セグ
メントで、空間的に連動する十字マーカーを
用い、きわめて小さな病変でも同定することが
できる。さらに、このマーカーを用いて信号強度
/時間（SI/t）曲線を表示することができ、結果
は別のセグメントに表示される。予備のセグ
メントにはダイナミックデータのMPR画像や
b値の異なるDWI画像シリーズ、ADCマップ、
T2強調などの形態画像を表示することも
できる。必要に応じて、すべてのセグメントは
読影者の好みに合わせて構成することが
できる。またsyngoは各種撮影画像やデータ
をデュアル・モニタ表示することができ、乳腺
MR解析における臨床的ニーズのすべてとは
いわないまでも、大部分に応えている。半自動
のダイナミック造影パターン解析はsyngo 

BreVisの特別な機能の1つである。非造影、
造影早期、造影後期の各1個の画像シリーズ
を用い、すべてのピクセルの造影パターンを
自動的に解析する。結果は組織濃染の立ち
上がり（slow、intermediate、fast）や造影
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後期相の曲線タイプ（Washout、Plateau、
Persistent）をカラー・パラメトリック・マップと
して表示できる［6］。これらの分類の閾値
およびタイム・ポイントは経験やデフォルト設定
をもとに事前設定することができ、さらに他の
類似システムとは異なり、スライダーを動かす
だけで調節することもできる。したがって、複雑
な手順をたどることなく、短時間でこれら結果
を計算処理することが可能である。この機能
は、従来の個別マニュアル診断で問題であった
患者の生物学的状態が変化するケース（ネオ

アジュバント化学療法の実施後、心拍出量
の低下など）や、ヒューマンエラーが発生する
ケース（造影剤の注入が遅れるなど）など検査
環境の違いに応じて合理化されている。また
学術的評価においても、事前設定値を用い
れば統一したダイナミック造影データ解析が
可能なため、個々のバイアスの少ない統一
した結果が得られる。カラー・マップに表示
されるデータは、最も疑わしい造影領域を半
自動で同定し、さらなる解析を行うことができる。
そのためには色分けされた病変を囲む関心

ボリューム（VOI）を描くだけでよい。このソフト
ウェアは弾性3Dモーション・アーチファクト
補正を行うためのレジストレーション機能も
備えているため、造影された正確なボクセル
の割合（%）、曲線タイプの分布、病変の体積
結果が得られる。最後に、syngo BreVisでは
ACRのMRI BI-RADSに準拠したレポートの
作成および保存が可能であり、どの解析タイ
ミングでもそれぞれの結果を出力することが
できる。

1 イエナ大学放射線診断およびインターベンショナル・ラジオロジー研究所で用いているsyngo BreVisワークスペースのレイアウト。各セグメントは左上から右下の順に、造影
前T1強調画像（FLASH 2D）とカラー造影マップの重ね合わせ（マップなしも可能）、第1・第2・第5ダイナミックT1強調スキャン画像、これらに対応するサブトラクション画像、
T2強調 TSE画像、TIRM画像。形態学的解析と造影パターン解析を1つの画面で行うことができる。Spicularを伴う腫瘤性病変、不均一な造影パターン、ブルーミング、T2強調
低信号域を認める。動態解析（画像およびカラー・マップ）では早期に強く造影された後にwashoutしている。MRI BI-RADSによると、この病変は悪性の可能性が高い（BI-
RADS V）。組織学的評価にて浸潤性乳管がんGrade 2と判明。
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2

当院におけるsyngo BreVisの臨床
経験
当大学病院では研究用および臨床用の両方
の乳腺MRIプロトコルを用いている（年間
検査件数は1,500～2,000件以上）。臨床
用の検査は1.5T MAGNETOM Avantoで
行い、研究用の検査は1.5T MAGNETOM 

Avantoおよび3T MAGNETOM Trio, A 

Tim Systemで行う。1.5Tの基本臨床プロト
コルは、横断像で両側乳房に対し、ダイナミック
2Dグラジエントエコー・シーケンスを用い、スラ

イス枚数44、スライス厚3 mm、ギャップなし、
面内分解能1.1×0.9 mmで乳房全体を
撮像する（表1）。ダイナミック一回の撮像
時間は1分で、このシーケンスを繰り返し用
いて6個のタイム・ポイントを得る（第1スキャン
は非造影）。その後、同じスライス位置を高
空間分解能（面内分解能0.7×0.9 mm）
のT2強調シーケンス（表1）およびターボ・
スピンエコー・インバージョン・リカバリー・

シーケンス（TIRM、表1）で撮像する。この
プロトコルの長所は、安定した高画質であり
ながら、臨床ルーチンにおいて読影および後
処理を無理なく行えるデータ・サイズであると
いう点である。重要なシリーズをすべて同じ
スライス位置で撮像するので、syngo BreVis

がなくても異なる造影シリーズやダイナミック・
タイム・ポイントのセグメントを連動させて読影
することができる。もう1つの長所は、全撮像

2 外側下4時の方向に病変を認めるT1強調サブトラクション画像のMPRを示すsyngo BreVisワークスペース。左下のセグメントに表示された造影（T1強調）サブトラクション
画像のMIPでは、造影された病変のほかに一側性の異常な血管新生を認める。右上のセグメントは信号強度 /時間曲線と閾値のスライダーで、曲線タイプに関する情報が数字
で示されている（造影早期127%、ウォッシュアウト17%）。右下のセグメントはb=1000のDWI画像とそれに対応するADCマップで、浸潤がんに特有の拡散低下を認める（1.08
×10-3 mm2/s）。
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4

時間が12～14分と短いことである。この
イメージング・プロトコルを用いると1時間当たり
4例の患者を検査できるので、1日当たり・
スキャナ1台で40～50例の検査が可能
である。当院ではこれをルーチンで施行して
おり、1名の放射線科医がすべての検査の
管理、読影、レポート作成を行っている。ただし、
このワークフローは検査の遅れや人員の増加
を避けるために、次の検査を行いながら前の
検査の読影・レポート作成を行わねばなら
ない点が大きな問題である。しかしsyngo 

BreVisを用いることで、上記のプロトコルに
ついても日常臨床環境で許容できる転送時間
および後処理時間で処理することができる。
syngo BreVisの導入以前は、ダイナミック
画像（タイム・ポイント0、1、2、5minとそれ
に対応するサブトラクション画像）、T2強調
-TSE画像、TIRM画像を示す9個のセグメント
から成るレイアウトで、各シリーズごとにデータ
の読み込みとコントラスト及び明るさの設定を
行う必要があったが、現在では患者ブラウザ
をダブルクリックするだけでよい。カラー・マップ
は鑑別診断には必要ないが、多発病変やバック
グラウンド増強例では役立つ可能性がある。
体動補正も同様で、通常は必要ないが患者
状態によって位置ずれが大きいケースでは役
立つ。研究用プロトコルは上記のものとは
いくつかの点が異なる。研究の場合は、時間
/空間分解能が高い2D/3Dダイナミック・シー
ケンス（一部は脂肪信号抑制を併用）を含む
各種のダイナミック・プロトコルを用いる。その
結果、検査する患者の数は減るが、患者1人
当たりのデータ収集量が大幅に増える。しかし
syngo BreVisはそれだけの量のデータでさえ
短時間で処理することができ、また、連続した
ダイナミック検査途中での高分解能イメー
ジングなどのダブル・ダイナミック・イメージング
（split dynamic法）プロトコルにも対応し、
必要なデータを自動的に検出する。病変の
体積測定は幅広く役立ち、各種解析法を
系統的に実施・変更することができる。ダイナ
ミック解析および形態学的解析に加えて、
予備のセグメントに補足的なデータ（DWIなど）
を容易に表示することができる。

3 関心ボリューム（VOI）の統計データ。色分けされたボリューム（左下）に加えて、所定の閾値を用いた全曲線
タイプの割合（%）が示されている。閾値はすべて計算時間の延長なしで変更可能。

4 関心領域（ROI）解析の信号強度 /時間曲線セグメント。タイム・ポイント・マーカー（x軸）、造影早期相（左）
および造影後期相（右）の閾値が示されており、これらは計算時間の延長なしで変更可能。左下のAU閾値スライ
ダーを調節してカラー・マップのノイズ抑制が可能（表1および表2に推奨値）。
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結語
syngo BreVisは臨床および研究の双方の
ワークフローを改善できる有用なソフトウェア・
ツールである。その長所はロバストな性能、
簡単な操作、個別調整が可能なことである。
後者は臨床ルーチンで遭遇する予期せぬ
臨床的・技術的な変動の補償を見込んで
いる。
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