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第1章 はじめに

19世紀に入ってから，現代医学は著しく発展してきた．人体の構造が明らかになり，医

療理論がつくられ，有効な治療手法も確立されてきた [1]. 1977年には，世界保健総会に

おいて「2000年までにすべての人に健康を」(Health for All by the Year2000)がWHO

(世界保健機関)の基本目標に設定された．人類は健康の改善，医療の質の向上を目指し

努力している．この目標を実現するために重要なことは，高度な外科的治療手法 (手術)

の開発により，患者の生活の質や寿命の向上である [2,3]．伝統的な外科的治療手法の 1

つとしての開放手術は，目標領域を操作するため，皮膚や腹壁をより大きく切開するこ

とで，病気や損傷を治す手術を行う (Figs. 1.1 and 1.2) [4–6]．しかし，このような手術

は人体を切開する必要があるため，人体にかける損傷が大きく，術後の疼痛が重いなどの

欠点がある． 過去数十年の間，内視鏡手術などの低侵襲技術の臨床への応用が増加して

いる．伝統的な手術と比較すると低侵襲手術は，組織損傷の軽減だけでなく，入院期間の

短縮，術後疼痛の軽減，術後回復の早期化，合併症の発生率の低下，手術痕の減少など多

くの利点がある [7,8]．低侵襲技術の出現は，伝統的な治療手法を革命的に変えたとも言

える．この章では，内視鏡検査の歴史，内視鏡下手術の実行方法，内視鏡手術の利点と欠

点，内視鏡手術ナビゲーションシステムについての概要を述べる。

1.1 内視鏡検査の歴史

内視鏡検査の起源は，約2000年前に遡ることになる．歴史的文献によると，世界に「医

学の父」として知られている古代ギリシャの医師ヒポクラテス (Hippocrates，紀元前 370

～460) が人の直腸を観察する検査ツールについて言及していた [9, 10]．古代ギリシャ，

ローマ，エジプトでは，人の直腸，鼻腔や体の他の部分を観察するために同様の検査ツー

ルを使用したことが記録されている．当時は，「内視鏡」で人体内部を観察するのは自然

光に依存するため，応用が制限されていた．1806年，ドイツの Philipp Bozziniによって，



第 1章はじめに

Fig. 1.1 A scene of an open surgical procedure. An open surgical procedure or laparo-
tomy requires a large incision to access the area of interest (www.med.nagoya-u.ac.jp).

体内部を観察する装置「Lichtleiter (ドイツ語，光線伝導装置)」(Fig. 1.3.(a)) [11]が作

られた．この装置は，世界で最初の内視鏡であると考えられ，人工的な光源として蝋燭を

使用していた．1853年，フランスの医師 Antoine Jean Desormeauxが「Lichtleiter」を

改良し，患者に適用した．彼はこの装置を「内視鏡 (endoscope)」と命名した [11](Fig.

1.3.(b))．このため，Desormeauxが「内視鏡の父」と考えられている．ほぼ同時期に，新

しい内視鏡のモデルがアメリカで開発された．当時の最良の内視鏡は，1860年に Phillip

Skinner Walesによって Pennsylvania大学で設計された内視鏡であった．Fig. 1.3.(c)に

示すように，Walesの内視鏡は非常に鋭いくちばしと金属シャフトが含まれ，眼科ミラー

を用いて光線をチャンネルに反射し，医師が眼科ミラー中央の穴により人体内部を観察す

る．この装置は軽くて使用が容易であった．

現在一般的に行われている内視鏡検査が生まれたのは，1878年であった [12]．その

年，ドイツの泌尿器科医のMaximilian Carl-Friedrich Nitze（1848-1906）がメカニック

の Joseph Leiterと一緒に開発した cystoscope (Fig. 1.3.(d))で，膀胱の検査を行った．

Nitze/Leiterの cystoscopeは臨床に応用され，画期的な発明であった [10,12]．この装置
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1.1. 内視鏡検査の歴史

Fig. 1.2 An operative field of an open surgical procedure. There is better exposure
during open surgical procedure, however, larger incision is made and leaves large scar
[4].

の最大の欠点は，照明に使う電球の熱を冷却するため複雑な水冷システムが必要である

ことであった．Fig. 1.3.(d)に示すように，接眼レンズの近くに出てくる 2つの大きな角

は，冷却水用の注水口と排水口である．2つの細いペグは電球のための電気接点である．

1879年、彼らが改良した cystoscopeを発表した．この装置は国際科学界で高く評価され

た「Blasenspiegel (ドイツ語，cystoscope，膀胱鏡)」であった．

20世紀に入ってから，科学技術，特に光電子技術の進歩とともに，内視鏡技術が大き

く発展し，臨床における内視鏡での検査と治療の報告が増えてきた．1980年代のビデオ

内視鏡システムが発明以前は，内視鏡が主に検査に採用されていた．ビデオ内視鏡シス

テムでは，内視鏡先端に固定されたイメージセンサにより取得した画像を，直接外部の

モニターに転送することができる (Fig. 1.4)．そのため，ビデオ内視鏡では，チームメン

バーが同時に内視鏡画像を見ることができ，助手が内視鏡を配置することで執刀医師が

手術を行うことが可能になった (Fig. 1.5)．内視鏡を配置する助手は「カメラ助手」とい

う [13]．この特徴は内視鏡手術が広まる大きなインセンティブの一つとなった．20世紀

末から，内視鏡による検査と手術が骨盤，虫垂，脾臓，大腸，胃，腎臓，肝臓，胆嚢など

の臓器に広く採用されている．

3



第 1章はじめに

(a) Bozzini’s Lichtleiter [11] (b) Desormeaux’s endoscope [11]

(c) Wales’s urethroscope [12] (d) Nitze/Leiter’s cystoscope [11]

Fig. 1.3 Historic endoscopes.

1.2 内視鏡下治療の問題点

低侵襲手術として内視鏡手術は，患者の苦痛を軽減するために重要な意義を持っている

が，このような損傷が少ない手術には、いくつかの問題点もある．
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1.2. 内視鏡下治療の問題点

(a) Video endoscope system of
Olympus(VISERA, www.olympus.it).

(b) Flexible endoscope (medigus.com).

(c) Rigid endoscope (Operating
Laparoscope, medifixinc.com).

Fig. 1.4 Equipments of video endoscopes.

間接視下

内視鏡下手術では，従来の開腹手術と異なり，すべての手術操作は予めに体に作った穴

または自然開口部 (例えば鼻，口)を経て体に挿入された内視鏡により撮影された画像を

モニターを通じて見ながら行われる [14,15]．しかし，内視鏡画像を取得する視点と術者

の目の位置が一致しておらず，内視鏡の向きと目線や操作線が異なることから，挿入や操

作の方向が一致していない．そのため，これは術者にとって困難な手術手法であるとも言

える [7]．その上，体に入った内視鏡先端に固定されたカメラは，視野や視点が限定され

るため，注目している組織の表面だけしか観察できず，視野内の臓器構造や術野周囲組織

情報の把握が非常に困難である [16,17]．

遠隔操作

開腹手術では，術者の視点から術野を観察することが行われるため，操作線と目線が一

5
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Fig. 1.5 A sense of flexible neuroendoscopic surgery.

致しているだけでなく，術者が手で直接術野の組織を触ることができ，触覚で組織を区別

することもできる．内視鏡下手術では，術者がモニターの画像を見ながら細長い鉗子を用

いて手術の操作を行う．この操作は鉗子を通じた触覚だけを頼りに行われるため，触覚で

術野の組織を区別することができず，腫瘍と組織の区別が難しい．また，操作対象の把握

も困難であり，手術の安全性が術者の経験に大きく依存する [7,16,17]．

狭い操作空間

もう 1つの問題点は，内視鏡の観察と鉗子の操作空間が極めて限定されていることで

ある．鉗子の挿入位置は，術者と手術目的臓器との相対的位置関係によって設定される．

挿入された鉗子先端が内視鏡の視野空間に現れるまでの間に，予期しない損傷が発生する

場合がある．この問題点を回避するため，内視鏡を動かして鉗子先端を追いかけ，その都

度手術視野を設定し直すが，術者やカメラ助手に過度の負担を負わせることになり，手術

ミス発生の可能性が大きくなる [7,8]．

以上の問題を解決し，術者の負担を軽減し，内視鏡手術の安全性と有効性を向上させる

ことを目標とする内視鏡手術コンピュータ支援システムが切望されている．
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1.3. 体の地図・3次元医用画像

Fig. 1.6 An example of volume rendering.

1.3 体の地図・3次元医用画像

近年，科学の進歩と情報処理技術の発展に伴い，医療分野におけるコンピュータの応用

も急速に発展している．特に医用画像撮影装置のデジタル化により，医療分野におけるコ

ンピュータ画像処理技術が広く応用されている．CT（Computered Tomography）として

知られているコンピューターを用いたX線断層撮影技術が，1972年にイギリスの電子技術

者のハウンズフィールド (Hounsfield)によって開発され，3次元医用画像を開拓し，医用

画像診断技術を飛躍的に進歩させた [18]．CTの他に，核磁気共鳴画像法 (MRI : Magnetic

Resonance Imaging)やポジトロン断層法 (PET : Positron Emission Tomography)も 3次

元医用画像撮影装置である [18–20]．この人体内部の観察ができる 3次元医用画像は人体

組織の地図と考えられる．

一方で，3次元医用画像装置で撮影した画像の枚数は爆発的に増えている．例えば，腹

部の CT画像は，0.7mm× 0.7mm× 0.5mmの解像度で撮影され，512画素× 512画素

の 2次元画像が約 500枚含まれている．経験を持っている医師でも，3次元画像で人体内

の目標とする臓器や組織の空間構造を把握することは困難である．そのため，様々な 3次

元医用画像の可視化手法が研究されている [21–30]．Fig. 1.6は，文献 [23]に提案され

たボリュームレンダリング手法で 3次元画像を可視化した 1つの例である．3次元画像の

可視化技術により，臨床の診断と治療において，3次元医用画像が体の地図として活用さ

れてきた．仮想内視鏡 [31–34]はこの 1例である (Fig. 1.7)．CTなどの 3次元医用画像

撮影技術は，内視鏡手術コンピュータ支援システムを実現するために不可欠である．
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Fig. 1.7 A screen of virtual bronchoscope system. There are four kinds of images in
separated windows: (upper left) real bronchoscopic video, (upper right) outside view
of bronchus, (lower left) virtual bronchoscopic view, and (lower right) slice image. Live
bronchoscopic video is played in the real bronchoscopic window [34].

1.4 ナビゲーション

ナビゲーションとは，もともと航海術のことであり，船舶や航空機，自動車などを目的

地まで導く役割をするものである．最初のナビゲーションシステムは灯台と考えられる．

灯台は，塔や高い建物に設置したランプやレンズなどからの光を放出することで，海上ま

たは水路での船員を目的地まで誘導するものである (Fig. 1.8) [35]．このシステムによっ

て，船員は船舶の位置と方向が分かり，見えない危険を避け，目的地まで安全に航海する

ことができる．

現在，市販車の多くにはカーナビゲーションシステムが搭載されている．自車の位置を

知り，目的地までの案内をすることがこのシステムの主な機能である (Fig. 1.9)．このシ

8



1.4. ナビゲーション

(a) Lighthouses are lighted at
night, in order to guide mariners
to keep clear of danger [35].

(b) Cutaway drawing of a
lighthouse lantern room from mid
1800s [35].

Fig. 1.8 Lighthouse, a navigation system for maritime pilots [35].

Fig. 1.9 An example of navigation system: Car navigation system.

ステムには，GPS（全地球測位システム）衛星からの位置情報をセンシングできる受信ア

ンテナが設置してある．受信アンテナがセンシングした位置情報と予め用意してあるナビ

9
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Car navigation system ⇐⇒ Surgery navigation system

Car ⇐⇒ Operative tools
Driver ⇐⇒ Surgeons
Road ⇐⇒ Organ or tissue
Map ⇐⇒ Medical images

Directions ⇐⇒ Operative planning
Destination ⇐⇒ Position of tumor or lesion

Information of location ⇐⇒ Information of operative field

Fig. 1.10 Relationship of navigation systems for driver and surgery.

用地図を融合することで，ドライバに情報を提示する [36].

手術ナビゲーションシステムは術前の手術計画を立案し，手術中の患者位置と手術器具

の位置関係や術野周囲の組織情報を表示することで，手術を誘導するものである．ナビ

ゲーションシステムとしての手術ナビゲーションシステムは，カーナビゲーションステム

に類似している．カーナビゲーションシステムがドライバを目的地まで誘導するように，

手術ナビゲーションシステムは手術時の医師を目的とする部位（例えば腫瘍や病変位置）

まで誘導する．カーナビゲーションシステムを手術ナビゲーションに当てはめると，Fig.

1.10に示しているような対応関係が得られる．

1.5 内視鏡手術ナビゲーションシステム

前節に述べたように，内視鏡手術は低侵襲かつ様々な利点があるため，臨床に広く応用

されている．しかしながら，術者に過度の負担を負わせたり，手術ミス発生の可能性が大

きくなるという問題点がある．このため，術者負担の軽減，また手術安全性と有効性の向

上を目標とし，コンピュータ技術で内視鏡手術を支援する様々な内視鏡手術ナビゲーショ

ンシステムが開発されている [37–40]．

これらのシステムでは，Fig. 1.11に示しているように，追跡システムで取得された内

視鏡カメラと手術道具の位置を用い，体の地図としての患者の 3次元医用画像から内視鏡

画像に対応する組織情報や操作指示などを生成し，ボリュームレンダリングなどの可視化

技術でナビゲーション情報を提示することで内視鏡手術を誘導する．内視鏡手術ナビゲー

ションシステムには，手術用内視鏡システムの他に，内視鏡や術具の位置を取得する追跡

10



1.5. 内視鏡手術ナビゲーションシステム

Fig. 1.11 Illustration of endoscopic surgery navigation system.

Fig. 1.12 Block diagram of endoscopic surgery navigation system.

システム部，組織や臓器の抽出や認識する医用画像処理部，ナビゲーション情報を提示す

る可視化部，また内視鏡手術ナビゲーションを行う制御部が含まれている (Fig. 1.12)．
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医用画像処理

医用画像処理技術，医用画像の認識・理解，蓄積・検索，伝送，表示，診断支援，手術

支援に関する様々な研究が行われている [41–63]．その中で，コンピューター技術を用い

た外科治療や手術支援（Computer Aided Surgery or Computer Assisted Surgery: CAS）

に関する研究が盛んに行われている [50–63]．

研究当初は，X線 CTやMRIから得られた 3次元医用画像を手術に応用することで外

科手術計画の支援 [53–55]，術中操作の誘導システム [56] などの研究が行われていた．

1990年代に入ってから高解像度の 3次元画像撮影装置の応用とともに，バーチャルリア

リティー (Virtual Reality: VR)の技術を基礎に仮想化内視鏡システムが開発され [64–70]，

手術支援に適用されている [71–73]．2000年から，実人体上に VRで作成した画像を重

ね合わせる技術，いわゆる複合現実感 (Mixed Reality: MR)を手術支援に応用する研究が

行われるようになった [74]．

一方で，計算機支援診断及び計算機支援手術の高度化を目的として，気管支の枝名対応

付け [75]や皮質領域名対応付け [76]，血管名対応付け [77,78]など解剖学的構造の認識

理解に関する研究が注目されている．内視鏡手術ナビゲーションシステムの開発と発展が

これらの研究成果によって推進されている．

追跡システム

内視鏡カメラや術具の位置を取得するため，追跡システムが利用される．臨床へ応用され

ている追跡システムとしては，光学式位置センサ (例えば，カナダのNorthern Digital Inc.

の Polaris製品)と磁気式位置センサ (例えば，アメリカのAscension Inc.の 3D Guidance

製品)などがある．

光学式センサシステム (Optical Tracking system，以下，OT)は主に 2つ以上の赤外線

カメラによって構成される [79](Fig. 1.13)．これらのカメラの内部パラメータおよび相

対位置は，予めキャリブレーションすることで算出される．追跡される道具や内視鏡など

のターゲットに複数の光学式マーカが固定され (Fig. 1.13)，赤外線カメラでこれらのマー

カの画像を取得する．OTは，ターゲット上に固定されたマーカが別々のカメラで撮影し

た画像情報を用い，立体視技術でターゲットの位置と姿勢を算出する [79,80]．

一般的に磁気式位置センサシステム (ElectroMagnetic Tracking system，以下，EMT)

には，制御ユニット，磁場発生装置と位置センサ (以下，EMTセンサ)の 3つの部分が含
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1.5. 内視鏡手術ナビゲーションシステム

Fig. 1.13 Illustration of optical tracking system [79].

Fig. 1.14 Illustration of electronic magnetic tracking system.

まれている (Fig. 1.14)．位置センサを磁場発生装置のコイル (Fig. 1.15.a [81])が発生し

た磁場に置き，EMTセンサ内に固定されたコイル (Fig. 1.15.b [82])が位置センサの位置

と姿勢を計測するわけである．

この 2種類の追跡システムは，それぞれの利点と欠点があり，実際の臨床応用に不可欠

なものである．OTセンサは，計測精度が高いという利点があり，0.5mm以内の誤差での

計測ができるが，光学的遮蔽の影響を受けやすいという欠点がある．さらに，軟性内視鏡

の場合は，軟性内視鏡先端とマーカの相対的な位置関係が変化するため，体に存在する先

端位置を推定することは不可能である．EMTでは，EMTセンサを軟性内視鏡先端に固定

することで，軟性内視鏡先端位置の追跡が可能である．しかし，EMTセンサは周囲の金

属や電気機器などによる磁場歪みにより計測精度が低くなるという問題がある．
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(a) Diagram of magnetic field
generator and coil
configuration [81].

(b) Diagram of sensor coil
configuration [82].

Fig. 1.15 Illustration of electronic magnetic tracking system coil configuration.

ナビゲーション情報の可視化

医用画像処理の部分で述べたように，仮想化内視鏡システムが手術支援に適用されて

いる [71–73,83]．2010年，SchulzeらがOTセンサを用いた内視鏡画像に対応する仮想

化内視鏡画像生成することで内視鏡手術ナビゲーションシステムを実装し，臨床に応用し

た [83]．このシステムでは，仮想内視鏡画像がナビゲーション情報として表示されるが，

複雑なナビゲーション情報，例えば，目的地までの経路や組織の解剖名称の表示は適用さ

れていない．

ナビゲーション制御

内視鏡手術ナビゲーションシステムの制御部は，他の部を統合することで，ナビゲー

ションをスムーズに行うことができるようにする部分ある．例えば，内視鏡システムから

の内視鏡画像と追跡システムからの位置情報を取得することや，内視鏡システムと追跡シ

ステムの同期化を行うことなどが行われる．

1.6 本研究の目的と特徴

前節までに述べた内視鏡手術ナビゲーションは，低侵襲手術の実現に欠かすことができ

ない技術である．高度な内視鏡手術ナビゲーションの実現においては，高精度の追跡技術

や術中の誤差補正，また適切なナビゲーション情報提示が必要不可欠な技術である．
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1.6. 本研究の目的と特徴

本論文は，内視鏡手術ナビゲーションシステムの精度と性能の向上を目標として，それ

らを実現する技術について述べる．具体的には，

(1) EMTセンサを用いた軟性内視鏡 (Fig. 1.4.(b))手術ナビゲーションシステム

(2) 6自由度磁気式位置センサ (EMTセンサ)出力誤差の補正手法

(3)実内視鏡視軸に対応する仮想内視鏡視軸の回転誤差の補正手法

(4)ボリュームレンダリング画像上への血管名称表示手法

について述べる．

(1) EMTセンサを用いた軟性内視鏡手術ナビゲーションシステム

Schulzeらは，OTセンサを用いた内視鏡画像に対応する仮想化内視鏡画像生成するこ

とで，硬性内視鏡 (Fig. 1.4.(c))手術ナビゲーションシステムを実装し，臨床に応用し

た [83]．臨床に活用されている軟性内視鏡に関するナビゲーションシステムも期待され

ている．本研究は，軟性内視鏡手術ナビゲーションシステムの実装について検討する．こ

のシステムでは，軟性内視鏡の先端に EMTセンサを固定することで内視鏡カメラの位置

を推定し，内視鏡画像に対応する仮想化内視鏡画像を内視鏡手術ナビゲーション情報とし

てリアルタイムに生成し，軟性内視鏡手術の操作を誘導する．さらに，このシステムの有

効性を軟性神経内視鏡臨床手術において評価する．

(2) 6自由度 EMTセンサ出力誤差の補正手法

前節で述べたように，EMTでは，軟性内視鏡先端位置の追跡が可能であるが，EMTセ

ンサは周囲の金属や電気機器などによる磁場歪みにより計測精度が低くなるという問題

がある．EMTセンサを用いた軟性内視鏡手術ナビゲーションシステムの精度を向上する

ため，EMTセンサ出力誤差の補正が必要になる．中田らは，光磁気ハイブリッド方式に

よる磁気式 3次元位置センサの簡便迅速な磁気ひずみ補正 [84]手法を提案したが，EMT

センサを用いて軟性内視鏡手術を誘導する場合は，センサの姿勢情報も必要である．その

ため，本研究は中田らの補正手法の改良を行う．姿勢情報も含まれた 6次元 EMTセンサ

出力の補正手法を検討し，OpenMRI手術室で提案手法の有効性を評価する．

さらに，軟性神経内視鏡手術では，患者頭部の固定を行わないため，術中に患者頭部の

無意識的な移動が常に発生する．この場合には，手術ナビゲーションする前にレジスト

レーションした画像座標系と実人体の対応関係が崩れ，ナビゲーションが途中で無効にな

るという問題がある．Suessらは，EMTセンサを動的な参照系 (DRF, dynamic reference

15



第 1章はじめに

frame)として患者頭部に固定することで [85]，患者頭部の移動を追跡し，画像座標系を

更新する手法を提案した．しかし，EMTの精度が低下した場合，EMTセンサ出力の誤差

はDRFによって拡大される．本研究では，頭部に二番目の補助DRFのセンサを固定する

ことで，DRFの安定性を改善し，誤差を軽減するための手法を提案する．また，本手法

の有効性を検討する．

(3)実内視鏡視軸に対応する仮想内視鏡視軸の回転誤差の補正手法

前述のように，軟性神経内視鏡手術ナビゲーションでは，内視鏡先端に EMTセンサを

固定することで内視鏡カメラの位置を追跡する．しかしながら，実際の手術では，滅菌処

理や術中のセンサの破損に対応するため，EMTセンサを交換可能とする必要がある．あ

る所定の位置にEMTセンサを固定し，かつEMTセンサの方向を内視鏡カメラの視軸方向

に一致させることはできるが，EMTセンサは非常に細い円柱状のコイルであるため，常

に一定の回転位置で固定することは難しい．つまり，EMTセンサのひねり (回転軸)方向

を一致させることは難しい．この回転軸の不一致は実内視鏡画像と仮想内視鏡画像の視軸

を軸とする回転方向の不一致として現れる．Hand-Eye [86]と呼ばれる手法により，EMT

センサと内視鏡カメラの位置関係の再推定ができるが，時間を要する処理であるため，術

中に適用することは難しい．

そこで，本研究では，この実内視鏡画像と仮想内視鏡画像の視軸周りの回転誤差を補正

する手法を提案する．この手法では，実内視鏡におけるエピポーラ幾何 [87]と仮想内視

鏡におけるエピポーラ幾何の関係から，実内視鏡画像と EMTセンサ出力のみを用いるこ

とで，実内視鏡視軸に対する仮想内視鏡視軸の回転誤差を推定し，実内視鏡先端に固定さ

れた EMTセンサの回転誤差を高速かつ簡便に補正することが可能となる．

(4)ボリュームレンダリング画像上への血管名表示手法

手術ナビゲーション情報を提示するため，これまでに，解剖学的構造の提示方法に関す

る研究がいくつか報告されている [88–90]．Hartmannらは，可視化後の 2次元画像 (以

下，可視化画像)に解剖学的構造物の名称 (以下，解剖ラベル)を重畳表示する手法を提案

している [88]．この手法では，表示対象を可視化画像に投影し，可視化画像上で投影し

た表示対象の領域に，解剖ラベルを描画する．しかしながら表示された解剖ラベルは，可

視化画像上に直接描画されるため，表示対象の 3次元形状に即した表示ができない．こ

の問題に対して，Ropinskiらは，解剖ラベルを直接表示対象のサーフェイスモデルにテ
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1.7. 本論文の構成

クスチャマッピングすることで，解剖学的情報が付与された可視化画像を生成する手法を

提案した [89]．さらに，Ciprianoらは複雑なサーフェイスモデルにおいても，解剖ラベ

ルの可読性を確保するために，テクスチャマッピング専用の平滑化された形状のサーフェ

イスモデルを追加で用いる手法を提案している [90]．しかしながら，これらの手法では

サーフェイスレンダリングに基づいた可視化画像を使用しており，前述したように，モデ

リングされた領域以外の解剖学的組織を観察することはできない．

そのため，本研究では，ボリュームレンダリングに基づく可視化画像中に表示対象とす

る血管解剖ラベルを臓器との前後関係を考慮して融合表示する手法を提案する．提案手法

では，医用画像から血管の解剖学的構造を認識理解することで，血管名とその表示位置を

決定する．その後，血管名が融合表示された可視化画像をサーフェイスレンダリングとボ

リュームレンダリングを組み合わせることで生成する．

1.7 本論文の構成

本論文は 6章からなる．第 1章では，本論文の背景である内視鏡手術の歴史と内視鏡手

術の問題点について述べ，その歴史の中で本論文で取り扱う問題がどのような位置づけに

あるかを述べる．

第 2章では，内視鏡手術ナビゲーションシステムにおける EMTセンサを用いた軟性内

視鏡カメラの追跡と，EMTセンサを用いた軟性神経内視鏡ナビゲーションシステムの実

現について述べる．軟性内視鏡カメラの位置・姿勢の情報は，仮想内視鏡画像で軟性内

視鏡手術ナビゲーションシステムを実現するために必要不可欠な情報である．ここでは，

軟性内視鏡先端に固定された EMTセンサの出力により，軟性内視鏡カメラの位置・姿勢

を推定する．推定された内視鏡カメラの位置・姿勢を用いて，仮想内視鏡画像をナビゲー

ション情報とする軟性内視鏡手術ナビゲーションシステムを実装し，実際にOpenMRI手

術での評価実験を行う．この研究に関する研究業績は，学術論文の [3]，国際会議の [3]，

学会発表の [5]である．

第 3章では，EMTセンサの 6自由度出力誤差の補正手法について述べる．ここでは，

神経内視鏡手術ナビゲーションに要求される精度での位置・姿勢取得を実現するため，6

自由度の磁気式センサと光式センサのハイブリッド型ツールを作成し，OTセンサの出

力により，磁気式位置センサの出力を補正する手法を提案する．さらに，DRF (dynamic
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reference frame)としての EMTセンサの出力誤差の補正手法を検討し，OpenMRI手術室

で提案手法の有効性を評価する．この研究に関する研究業績は，国際会議の [3,4]，学会

発表の [6-8]である．

第 4章では，エピポーラ幾何を用いた仮想内視鏡視軸と実内視鏡視軸の間の回転誤差

の補正について述べる．ここでは，実内視鏡におけるエピポーラ幾何と仮想内視鏡におけ

るエピポーラ幾何の関係に基づく，高速かつ簡便なセンサ軸回転誤差補正手法に関して述

べる．提案手法は，キャリブレーションチャートを必要とせず，軟性神経内視鏡手術ナビ

ゲーションシステムにより常時取得されている情報のみを利用し，術中における回転誤差

の補正が可能である．この研究に関する研究業績は，学術論文の [1]，国際会議の [1,2]，

学会発表の [3,4]である．

第 5章では，ボリュームレンダリング画像上への血管名表示手法について述べる．血管

の自動抽出と血管名の自動対応付け手法により抽出した血管枝の名前，芯線，太さ，長

さ，位置，走行方向などの血管特徴のみを利用することで，血管枝の名前を解剖アトラス

の教科書のようにボリュームレンダリング上へ表示する．提案手法は，血管名を正確に対

象血管領域に表示できるだけではなく，血管位置の深さ情報や，可視性情報なども表現す

ることができる．この研究に関する研究業績は，学術論文の [2]，国際会議の [5-7]，学

会発表の [1,2]である．

最後に，第 6章で，本論文のむすびとして，まとめ及び内視鏡手術ナビゲーションシス

テム関する今後の課題，また手術ナビゲーションの将来について述べる．　
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第2章 EMTセンサを用いた軟性内視鏡
手術ナビゲーションシステム

従来は，OT (Optical Tracking system)センサを用いて硬性内視鏡を追跡することで，

内視鏡手術のナビゲーションを行う．しかし軟性内視鏡の追跡には適用できない．そこ

で，本研究では EMT (ElectroMagnetic Tracking system)センサで内視鏡カメラを追跡す

ることで，軟性内視鏡手術ナビゲーションシステムを実装し，手術室における臨床実験

で実装したシステムの有効性の評価を行う．EMTセンサで内視鏡カメラを追跡するには，

EMTセンサとカメラの座標系関係が必要となる．通常，この座標系関係は EMTセンサで

キャリブレーションチャートの特徴点を計測することで推定する．しかしながら，臨床手

術においては，EMTの計測空間が限られているため，適用することができない．このた

め，ロボットのカメラとハンドの座標系を対応付けるHand-Eye手法を利用することで，

EMTセンサとカメラの座標系関係の推定手法を改良する．さらに，内視鏡先端の姿勢情

報を利用することで，EMTセンサ出力誤差よる推定結果が不安定となる問題を解決する．

2.1 はじめに

近年，脳神経外科領域の手術において，脳や神経への侵襲を最小限に抑えることで患者

の負担を軽減する，低侵襲手術が注目されている．この低侵襲手術の１つとして神経内視

鏡手術がある．この手術では，従来は開頭 (頭蓋骨を大きく開ける)で行なっていた脳神

経手術を，神経内視鏡を利用して穿頭 (10mm以下の小さい穴)で行なうことで，患者の

負担を大幅に軽減することが可能である [91]．

しかし，神経内視鏡手術では，内視鏡から得られる限られた視野のみを頼りに手術を行

うため，内視鏡の視野から見えない組織，さらに組織の下に隠れている血管や神経を把握

することが難しく，術者にかかる負担が非常に大きい．そのため，手術の精度を高め，手

術の安全性ならびに的確性を向上し，術者の負担を軽減するため，神経内視鏡の手術ナビ
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ゲーションに関する研究が行われている ( [37–40,83,85,92–97])．これらのシステムで

は，主に 3つのことを行う．1) 術前に用意した 3次元医用画像を「人体地図」として手

術が行われる患者の体に位置合わせする．2) OTまたは EMTを用い，術具や内視鏡カメ

ラの位置・姿勢を推定する．3) 推定した術具やカメラの位置・姿勢によりレジストレー

ションした人体地図の 3次元医用画から，ナビゲーション情報を生成する．しかし，これ

らの研究では，硬性神経内視鏡が利用され，軟性神経内視鏡先端の追跡に関する研究は報

告されていない．

一般的に OTセンサは，EMTセンサと比較して位置姿勢の推定精度が高いという特長

がある一方，光学的遮蔽の影響を受けやすいという欠点がある．さらに，硬性鏡の場合は

操作部に付けたマーカの位置から先端位置を推定可能であるが，軟性鏡の場合は，先端と

マーカの位置関係が変化するため，先端位置を推定することは不可能である．そのため，

軟性鏡先端の追跡では，光学的遮蔽の問題がない EMTセンサを軟性鏡の先端に取り付け

利用することが考えられる．そこで，本研究では，EMTセンサを用いた軟性神経内視鏡

手術ナビゲーションシステムを提案する．

以下，2.2節で仮想内視鏡画像を用いた内視鏡手術ナビゲーションシステムの概要，2.3

節で軟性内視鏡手術ナビゲーションシステムの問題点と従来手法，2.4節で軟性内視鏡カ

メラと EMTセンサの対応付け手法に関してそれぞれ述べ，2.5節で実験と考察を加える．

2.2 仮想内視鏡画像を用いた内視鏡手術ナビゲーションシス
テム

2.2.1 軟性内視鏡ナビゲーションシステムの構成

ナビゲーションシステムの構成を紹介する前に，軟性内視鏡について述べる．基本的

に，Fig. 2.1に示しているように，軟性内視鏡システムには，軟性内視鏡本体，光源コン

トローラ，ビデオコントローラが含まれている．軟性鏡の先端に埋め込まれたカメラで得

られた映像をビデオコントローラに転送し，ビデオコントローラより内視鏡モニターに内

視鏡画像を映し出す．軟性内視鏡本体の挿入部分は軟性のチューブで作られ，小さい穴を

通して人体内部に入ることができ，人体内部組織の観察や操作が可能である．

まず，内視鏡手術ナビゲーションシステムについて述べる．Fig. 2.2に示しているよう
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2.2. 仮想内視鏡画像を用いた内視鏡手術ナビゲーションシステム

Fig. 2.1 Diagram of a flexible endoscope system. Basicly, a flexible endoscope system
is composed of light controller, video controller, and flexible endoscope. The structure
of the flexible endoscope is the outer shell, composed of five basic sections: light guide
connector, light guide tube, control body, insertion tube, and bending section.

に提案した仮想内視鏡画像を用いた軟性内視鏡手術ナビゲーションシステムには，手術に

使う内視鏡システムのほか，軟性内視鏡の先端に埋め込まれたカメラ位置・姿勢の推定に

使う EMT追跡システム，またナビゲーション情報としての内視鏡画像に対応する仮想内

視鏡画像を生成するナビゲーションシステムが含まれている．

軟性内視鏡手術を行う前に，患者の CTやMRなどの 3次元医用画像を撮影する．撮影

した 3次元医用画像から注目領域，組織また臓器を抽出し，ナビゲーションユニットに格

納する．医用画像を撮影するとき，患者の体に基準マーカを取り付ける．取り付けられた

マーカは，手術終了まで取り外さず，患者空間と医用画像空間のレジストレーションにも

利用する．

術野や手術経路の領域に存在する内視鏡先端また術具を追跡するため，術野や手術経

路の領域を EMTの有効計測空間，すなわち EMTの有効磁場内に置く．Ascensionの 3D-

Guidanceを EMTとして使う場合は，磁場発生装置の中心点から左右前後 20cmで，上

10cmから 46cmまでの空間である．

内視鏡先端また術具の先端を追跡するため，EMTセンサを内視鏡先端また術具先端に

取り付ける (Fig. 2.3)．EMTセンサの出力より，内視鏡また術具の先端の位置・姿勢を推
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第 2章 EMTセンサを用いた軟性内視鏡手術ナビゲーションシステム

Fig. 2.2 Diagram of an endoscopic surgery navigation system. In this system, an EMT
system is used to track camera of endoscope. Virtual endoscopic image corresponding
to endoscope image is used as navigation information.

Fig. 2.3 Tip of a flexible endoscope in the navigation system. An EMT sensor is fixed at
the tip of flexible endoscope in order to track the position and orientation of the camera
of the endoscope.

定する．推定方法は次節で述べる．
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2.2. 仮想内視鏡画像を用いた内視鏡手術ナビゲーションシステム

Fig. 2.4 The relationship between a patient coordinate system and a 3D medical image
coordinate system is estimated by using position information of fiducial markers with
respect to those coordinate systems, respectively.

2.2.2 患者空間と医用画像空間のレジストレーション

3次元医用画像から患者の体に対応するナビゲーション情報を算出するには，患者の 3

次元医用画像と患者の体の座標系を対応付けることが必要である．ここで，患者空間と医

用画像空間の対応付けについて述べる．

患者の 3次元医用画像と患者の体の座標系を対応付けるため，患者の医用画像を撮影す

る時に患者の体に取り付けられた基準マーカを利用する．前節に述べたように，患者の医

用画像を撮影する時には，患者の体に 3つ以上の基準マーカを取り付ける (Fig. 2.4)．手

術前に，3次元医用画像上の基準マークの位置 pi
Iを計測しておく．ここで，iは基準マー

クの番号を示す．手術の準備の際，患者を非磁性手術ベッドに固定し，EMTの磁場発生

装置を非磁性手術ベッドの下に設置する．磁場発生装置を設置する時には，術野が EMT

の計測空間内に位置するようにする．そして，EMTセンサで，患者の体に取り付けた基

準マークの位置 pi
M を計測しておく．座標の関係を簡単化するため，EMTの座標系M を

患者座標系として設定する．患者座標系 (EMT座標系)から 3次元医用画像座標系 Iまで

の変換行列 I
MT̂により，

pi
I =

I
MT̂pi

M (2.1)
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第 2章 EMTセンサを用いた軟性内視鏡手術ナビゲーションシステム

の関係がある．これから，N 個の基準マーカの情報を利用して，最少二乗法 [98]で I
MT̂

の推定値 I
MTを計算する手順を述べる．理論的な考察については文献 [98]に述べられて

いる．

基準マーカの 3次元医用画像座標系 Iにおける点集合をA = {pi
I}(i = 1, ..., N)，基準

マーカの患者座標系M における点集合をB = {pi
M}(i = 1, ..., N)とし，2組の 3次元点

集合から

M =
N∑
i=1

(pi
I − p̄I)(p

i
M − p̄M)T , (2.2)

で与えられる相関行列Mを計算する．ここで，

p̄I =
1

N

N∑
i=1

pi
I , p̄M =

1

N

N∑
i=1

pi
M

である．また，各点を重心に平行移動する変換行列を

Ta =

(
I p̄I

0T 1

)
, Tb =

(
I p̄M

0T 1

)
(2.3)

で表す．ここで，0は，(0, 0, 0)T のベクトルを表す．式 (2.2)の相関行列Mの各成分を

M =

 a b c

d e f

g h i

 , (2.4)

で表し，

N =


a+ e+ i f − h g − c b− d

f − h a− e− i b+ d c+ g

g − c b+ d −a+ e− f f + h

b− d c+ g f + h −a− e+ f

 (2.5)

で表される行列Nを計算する．行列Nの最大固有値に対応する単位固有ベクトル q =

(q0, q1, q2, q3)が変換行列Tの回転成分を表すクォータニオンとなる．求められたクォータ

ニオンq から回転行列

R =

 q20 + q21 − q22 − q23 2(q21q
2
2 − q20q

2
3) 2(q21q

2
3 + q20q

2
2)

2(q21q
2
2 + q20q

2
3) q20 − q21 + q22 − q23 2(q22q

2
3 − q20q

2
1)

2(q21q
2
3 − q20q

2
2) 2(q22q

2
3 + q20q

2
1) q20 − q21 − q22 + q23

 (2.6)
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2.2. 仮想内視鏡画像を用いた内視鏡手術ナビゲーションシステム

を求めることができる．ここで算出したRは，

N∑
i=1

∥ai −Tbi∥2 (2.7)

を最小にする回転行列である．ここで，∥ ∥はベクトルのノルムを表す．最終的な変換行

列 I
MTは

I
MT = Ta

(
R 0

0T 1

)
T−1

b (2.8)

で算出できる．

2.2.3 カメラ位置の推定

ここで，3次元医用画像空間における内視鏡カメラ位置・姿勢の推定について述べる．

後述の数式の表現を理解しやすくするため，まず，位置・姿勢情報を表す行列の意味を

説明する．二つの座標系M と S を仮定する．S からM への変換行列を M
S Tで表す．M

における Sの位置を t = (x, y, z)T とし，姿勢行列を R3×3とすると，

M
S T =

(
R t

0T 1

)
(2.9)

になる．すなわち，M における Sの位置・姿勢情報は S からM への変換行列 M
S Tと見

なすことができる．

2.2.1節に述べたように，内視鏡のカメラを追跡するため，内視鏡先端に EMTセンサを

取り付ける．EMTセンサ座標系 Sにおけるカメラ座標系Cの位置・姿勢を S
CTで表すと，

カメラ座標系Cにあるひとつの点pCが，EMTセンサ座標系Sにおける位置はpS = S
CTpC

になる (Fig. 2.5)．

内視鏡カメラ，EMTセンサ，磁場発生器及びMR画像の座標系をそれぞれC ，S ，M

及び Iと記す (Fig. 2.5)．カメラ座標系 Cにおける点 pC と対応する画像上の点 pI の関

係は，

pI =
I
CTpC = I

MTM
S TS

CTpC (2.10)

で表すことができる．ここで，S
CT，

M
S T，I

MT，I
CTは，それぞれCからS，SからM，M

から I，Cから I への変換行列を表す．また，M
S Tは EMTセンサの出力であり，I

MTは，
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Fig. 2.5 The relationship of the coordinate systems of magnetic field, images, neuroen-
doscope camera, and sensor in a navigation system.

2.2.2節で推定した行列である．従って，EMTセンサ座標系 Sとカメラ座標系 Cの位置

関係行列 S
CTを推定することが鍵となる．算出方法は 2.4節に述べる．

2.2.4 仮想内視鏡画像の生成

ここで，内視鏡画像に対応する仮想内視鏡画像の生成について述べる．前節に述べたよ

うに，内視鏡カメラ座標系Cから 3次元医用画像座標系 Iまでの変換行列 I
CTは

I
CT = I

MTM
S TS

CT (2.11)

で算出できる．式 2.9によって，I
CTは内視鏡カメラの 3次元医用画像座標系 Iにおける

位置・姿勢情報行列である．この位置・姿勢情報を仮想カメラの位置・姿勢情報を利用し

て，森らにより提案された高速レイキャスティング (ray casting)ボリュームレンダリン

グ手法 [23]で仮想内視鏡画像を生成する (Fig. 1.6)．

レイキャスティングボリュームレンダリングでは，3次元画像内に分布しているボクセ

ルを任意の視線 (レイ)に沿って一定間隔でサンプリングし，その値を加算していくこと

で 3次元画像の可視化を行う (Fig. 2.6)．レイに沿ってボリュームをサンプリングするこ
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2.2. 仮想内視鏡画像を用いた内視鏡手術ナビゲーションシステム

Fig. 2.6 Generation of virtual endoscope image.

とからレイキャスティング (ray casting)と呼ばれている．レイは仮想画像の各画素から

射出され，一定間隔でボリューム内のボクセルをサンプリングする．ボリュームレンダリ

ングでは、各サンプル点にそれぞれの輝度値 bによって，不透明度αを与え，順次各サン

プル点の輝度値 bと αとの積を

Bi = Bi−1 + βi · αi · bi, (2.12)

βi = βi−1 · (1− αi) (2.13)

で加算する．ここで，iは，サンプリング時のステップである．レイキャスティングにお

けるサンプリング点の輝度値と不透明度は，一般に，隣接する 8つのボクセルのそれぞれ

の値から線形補間により求める．総透明度 βが 0になる時，あるいはレイがボリュームか

ら抜け出た時，その画素に対する処理を終了し，加算結果Bをその画素の値として表す．

画像上に全部の画素を算出した画像は，I
CTの位置・姿勢を持っている内視鏡カメラ画像

に対応する仮想内視鏡画像である．

27



第 2章 EMTセンサを用いた軟性内視鏡手術ナビゲーションシステム

Fig. 2.7 The relationship of an EMT and a camera coordinate system. The transforma-
tion matrix, which denotes the position and orientation of sensor with respect to camera
coordinate system, can be expressed as C

ST = C
WTW

MTM
S T.

2.3 問題点と従来手法

前節に述べたように，実内視鏡画像に対応する仮想内視鏡画像を高精度に生成するた

めには，内視鏡先端の位置・姿勢ではなく，カメラの位置・姿勢 C
STが必要である (Fig.

2.5)．石谷らは，一つのキャリブレーションチャートを利用して，S
CTを推定することを

検討した (Fig. 2.7) [99,100]．その手法は，磁場発生器座標系M からキャリブレーショ

ンチャート座標系W への変換行列 W
MTを推定して，C から S への変換行列 S

CTを

S
CT = C

ST
−1 =

(
C
WTW

MTM
S T
)−1

(2.14)

で算出する．ここで，C
WTは，キャリブレーションチャートを利用して推定されたW か

らC への変換行列である．行列W
MTは，予め EMTセンサでキャリブレーションチャート

の特徴点を計測し，2.2.2節で述べた座標系のレジストレーション手法を用いて推定がで

きる．しかしながら，手術時にキャリブレーションチャートの特徴点を計測すると，ナビ

ゲーションの操作が複雑になるという問題点がある．さらに，臨床利用の場合では，EMT

センサを用いた軟性神経内視鏡手術を行う時，患者の頭部を EMT計測空間に位置するた

め，EMTセンサでキャリブレーションチャートを計測するための空間がなくなるという

問題がある．
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2.4. S
CTの推定手法

Fig. 2.8 The relationships of the coordinate systems at two different camera positions.

この問題を解決するために，本研究では，Hand-Eyeキャリブレーション手法 [86]を

利用した S
CT の推定手法を提案する．提案手法では，EMTセンサが固定された軟性内視

鏡先端を EMT計測空間で位置姿勢を変化させながら，EMT磁場発生装置に対して固定さ

れたキャリブレーションチャートを撮影する．様々な位置・姿勢での EMTセンサの出力

とカメラで撮影された画像を利用して S
CTを推定する．

2.4 S
CTの推定手法

本手法では，内視鏡の先端に取り付けられた EMTセンサにより，磁場発生装置座標系

における内視鏡先端の位置・姿勢を取得する [101,102]．キャリブレーションチャートによ

り，キャリブレーションチャート座標系W におけるカメラの位置・姿勢を推定する [99]．

取得した内視鏡先端の位置・姿勢情報 (すなわち，EMTセンサの出力)と対応する推定し

たカメラの位置・姿勢情報を用い，Hand-Eye 手法 [86]を利用して S
CT を推定する．以

下，推定手法について述べる．

空間中の二つの位置 i, jで EMTセンサとカメラの座標関係について考える (Fig. 2.8)．

位置 i, j で，それぞれM における EMTセンサの出力を M
S Ti,MS Tj とし，キャリブレー
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ションチャート座標系W におけるカメラの位置・姿勢情報を W
C Ti，W

C Tj とすると，

i
jA =

(
M
S Ti

)−1 M
S Tj, (2.15)

i
jB =

(
W
C Ti

)−1 W
C Tj， (2.16)

となる．ここで，i
jA は，位置 iの EMTセンサ座標系における位置 jの EMTセンサの位

置・姿勢を表す．i
jB は，位置 iのカメラ座標系における位置 j のカメラの位置・姿勢を

表す．明らかに，等式，

i
jA

S
CT = S

CT
i
jB (2.17)

が成立する (Fig. 2.8)．N個の空間中の位置で，EMTセンサとカメラの位置・姿勢を取得

すると，N(N − 1)/2個の (A , B)の組が得られる．

AkS
CT = S

CTBk, 1 ≤ k ≤ N(N − 1)/2 (2.18)

文献 [86]に提案された特異値分解 (SVD)を利用して，M(m ≥ 2)個の (A , B)の組を用

い，S
CTを推定することができる．推定した

S
CTを，式 (2.10)に代入すると，カメラ座標

系とMR画像座標の対応関係が得られる．

2.5 実験と考察

2.5.1 実験室での実験と考察

本手法の有効性を検証するため，EMTセンサとして 3D-Guidance (Ascension Technol-

ogy Corp., Burlington, Massachusetts, U.S.A.)，軟性内視鏡として BF200 (オリンパス，

東京)をそれぞれ用いて実験を行った．

カメラ座標系から EMTセンサ座標系への変換行列 S
CTを推定するため，まず，空間中

に，様々な位置・姿勢で，N 個の EMTセンサとカメラの位置・姿勢 M
S Ti,WC Ti を計測す

る．空間中の二点の計測値を用いて，式 (2.15)と式 (2.16)から，(Ak , Bk)を計算する．

N個点中，任意の二点が一つの (A , B)の組を算出するため，(N(N－ 1)/2)個の (A , B)

の組が算出できる．(A , B)の組を利用して，文献 [86]の手法で，S
CTを推定する．
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2.5. 実験と考察

Fig. 2.9 Error of translation in the transformation S
CT.

Fig. 2.10 Error of rotation angle in the transformation S
CT.
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Fig. 2.11 Error of translation in the transformation S
CT, which is estimated without the

samples less than 5 degree rotation.

Fig. 2.12 Error of rotation angle in the transformation S
CT, which is estimated　without

the samples less than 5 degree rotation.
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2.5. 実験と考察

本実験では S
CTの安定性を検証するため，3から39個の計測点を利用した(N = 3, 4, ..., 39)．

各Nに対して，10回の実験を行った．推定した S
CTの妥当性を検証した．カメラの位置・

姿勢情報により，EMTセンサの出力を

M
S T̂i =

(
W
MT

)−1 W
C T

(
S
CT
)−1

(2.19)

で推定することができる．M
S T̂i と M

S Ti を比較することで，S
CTの有効性を検討すること

ができる．M
S T̂iとM

S Ti の差 (姿勢誤差と位置誤差として表現される)を Figs. 2.9, 2.10に

示す．結果から，計測点数が 20以上ならば安定することが分った．実験の結果，27点の

計測点を利用すると，平均誤差が最小となった．しかし，式 (2.19)の逆変換で推定した

EMTセンサの出力誤差は， S
CTを推定に用いた計測点の数の増加に従って，減小するが，

測点数が 30点以上になると計測点の数が増加するに従い精度が低下する．これは，計測

点の数が多くなると，計測の間の回転軸が平行となる確率が高くなるためと考えられる

(回転軸が平行になると，式 (2.18)の解が不安定になる)．この問題を解決するため， S
CT

の推定に利用するサンプル姿勢の回転角度が推定結果に与える影響を考察した．実験か

ら，回転角度が 5度以下のサンプルを除去すると，安定な推定結果が得られる (Fig. 2.11,

Fig. 2.12)．

また，推定した S
CTの位置に関する逆変換誤差は約 4mmであり，臨床応用のためには，

S
CTのさらなる推定精度向上が必要である．

2.5.2 OpenMRI手術室での実験と考察

提案手法を用いたナビゲーションシステムの有効性を検討するため，名古屋大学医学部

附属病院脳神経外科のOpenMRI手術室でファントム実験と 5例の臨床実験を行った．手

術室では，EMTセンサとしてAscensionの 3D-Guidanceを利用し，軟性神経内視鏡とし

てファイバースコープ (町田製作所，東京)を用いて実験を行った．EMTの磁気発生装置

を非磁性の手術ベッドの下に固定し，術野が EMTの計測空間に位置することを保証する

(Fig. 2.13)．

実験に利用した 3次元医用画像は，CT像の仕様が，512× 512× 200～300 voxels，

0.665× 0.665× 0.801 mm3であり，MR像の仕様が，256× 256× 100～200 voxels，

1× 1× 1 mm3である．実験に使用した計算機は，CPU: Intel Core 2 Duo T7400, 2.16
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Fig. 2.13 Setting of the proposed navigation system in an openMRI operation room.

GHz; RAM: 3.25 GB; graphics card: NVIDIA Quadro Fx 350, OS：Microsoft Windows 7

64bitである．なお，手術を行う前に，症例ごとに CTとMR画像をレジストレーション

し，注目組織や腫瘍を抽出しておく．

内視鏡手術ナビゲーションシステムでは，内視鏡カメラの位置・姿勢を推定する EMT

センサを内視鏡先端にゴムリングで取り付け (Fig. 2.14B)，ファントムや患者の体に挿入

して内部を観察する (Fig. 2.14C, Fig. 2.15)．内視鏡画像に対応する仮想内視鏡画像をナ

ビゲーション情報として，術者に提示するこで手術の操作を誘導する (Fig. 2.15)．

実験の結果によって，仮想内視鏡画像を用いた内視鏡手術ナビゲーションシステムで

は，連続的かつ直感的なナビゲーション情報の提示と手術操作誘導が可能であり，臨床的

な有効性が確認された．さらに，内視鏡画像を使わず，仮想内視鏡画像だけで，内視鏡操

作を誘導するファントム実験も行った．Fig. 2.16に示しているように，内視鏡操作時，内

視鏡モニターを消し，仮想内視鏡画像の誘導に従って，ファントムに緑でマークされた 1

つの穴に挿入する (Fig. 2.16A)．操作が終了したら，内視鏡モニターを点けて操作結果を

確認する (Fig. 2.16B)．実験の結果により，仮想内視鏡画像で内視鏡の操作を誘導するこ
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2.5. 実験と考察

Fig. 2.14 The phantom used in the experiments.

Fig. 2.15 Neuroendoscopic operating environment in phantom testing.
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Fig. 2.16 Navigation of neuroendoscopic operation without real endoscope image.

とが可能であることが確認された．内視鏡が使えない，また内視鏡視野が出血や汚れによ

り無効になった場合は，仮想内視鏡画像での内視鏡手術ナビゲーションが内視鏡画像に代

わる手段になると考えられる．

仮想内視鏡画像を用いた軟性内視鏡手術ナビゲーションシステムでは，リアルタイムで

内視鏡画像に対応する仮想内視鏡画像の生成ができ，内視鏡の操作を誘導することができ

る (Fig. 2.17)．Fig. 2.17は，4組の内視鏡画像と対応する仮想内視鏡画像を示している．

左側の内視鏡画像と右側の仮想内視鏡画像を比較すると，対応する組織の位置や形の歪み

が存在する．これには 2つの原因が考えられる．1つ目は，2.2.2節で述べた患者座標系

と 3次元医用画像座標系のレジストレーションや，2.4節で推定した EMTセンサと内視

鏡カメラの位置関係における推定誤差，2つ目は，脳実質の拍動や脳脊髄液の流出による

脳組織自身の歪み (brain shift)である．
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2.6. まとめ

Fig. 2.17 Results of intraoperative virtual neuronavigation. In each image, the endo-
scopic view on the left side is a real flexible neuroendoscopic view. The right-side view
is a virtual navigation image. Under each operative situation, virtual neuronavigation
demonstrated anatomic structures in real time.

2.6 まとめ

本研究では，先端にEMTセンサを取り付けた内視鏡カメラとキャリブレーションチャー

トのみを利用して，EMTセンサと内視鏡カメラの位置関係を推定する手法の改良を提案

した．キャリブレーションチャートの特徴点を計測なしで，EMTセンサとカメラの位置

関係の推定ができ，臨床への適用が可能になった．手案手法では，推定した位置の平均誤

差が 4mmであり，姿勢の平均誤差が 7◦であり，文献 [99]に提案された従来手法の精度

とほぼ同等である．

EMTセンサを用いた軟性内視鏡手術ナビゲーションシステムを実現した．このシステ

ムでは，推定したカメラ位置・姿勢を利用した仮想内視鏡画像をナビゲーション情報とし

て生成し，術者に提示する．現在主流である 2次元画像のナビゲーションとは異なり，連

続的かつ直感的に位置情報を把握することが可能である．臨床実験より，手法の有効性が

検証され，仮想内視鏡画像を用いた軟性内視鏡手術ナビゲーションシステムの有用性を

確認した．今後の課題として，(1)脳組織の変形を考慮したナビゲーション精度の向上，
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第 2章 EMTセンサを用いた軟性内視鏡手術ナビゲーションシステム

(2)EMTセンサとカメラ画像取得時の遅延補正，(3)仮想内視鏡画像と実内視鏡画像の融

合，(4)臨床における定量的な精度評価などが挙げられる．
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第3章 EMTセンサ出力誤差の補正

本章では，EMTセンサを用いた軟性内視鏡手術ナビゲーションシステムにおいて，6

自由度の EMTセンサの出力誤差の補正の改良について述べる．第 2章で述べたように，

EMTでは，軟性内視鏡先端位置の追跡が可能であるが，EMTセンサは周囲の金属や電気

機器などによる磁場歪みにより計測精度が低くなるという問題がある．OTセンサの出力

を EMTセンサの出力真値とすることで，光磁気ハイブリッド方式による磁気式 3次元位

置センサの簡便迅速な磁場歪み補正手法が提案されているが，EMTセンサを用いて軟性

内視鏡手術を誘導する場合は，センサの姿勢情報も欠くことがきない．そこで，本研究で

は，新たに考案した測定ツールを用いて，従来補正手法の改良を行い，姿勢情報も含まれ

た 6次元 EMTの出力の補正手法を検討し，OpenMRI手術室で提案手法の有効性を評価

する．補正の精度を向上するため，OTセンサと EMTセンサの出力を空間的・時間的に

同期化させるOTセンサと EMTセンサ出力のレジストレーション手法を提案する．

さらに，軟性神経内視鏡手術では，患者頭部の固定を行わないため，術中に患者頭部の

移動が常に発生する．この場合には，手術ナビゲーション前にレジストレーションした画

像座標系と実人体の対応関係が崩れ，ナビゲーションが途中で無効になるという問題があ

る．EMTセンサを動的な参照系 (DRF, dynamic reference frame)として患者頭部に固定

することで患者頭部の移動を追跡し，画像座標系を更新する手法が提案されている．しか

し，EMTの精度が低下するため，EMTセンサ出力の誤差はDRFによって拡大される．本

研究では，頭部に二番目の補助DRFのセンサを固定して，姿勢の平均値を推定すること

で，DRFの安定性を改善し，有効性を検討する．

3.1 はじめに

前章で述べたように，一般的に OTセンサは，EMTセンサと比較して位置姿勢の推定

精度が高いという特長があるが，光学的遮蔽の影響を受けやすいという欠点がある．さら



第 3章 EMTセンサ出力誤差の補正

に，硬性鏡の場合は操作部に付けたマーカの位置から先端位置を推定可能であるが，軟性

鏡の場合は，先端とマーカの位置関係が変化するため，先端位置を推定することは不可能

である．そのため，軟性鏡先端の追跡では，光学的遮蔽の問題がない EMTセンサを軟性

鏡の先端に取り付け，軟性鏡カメラの位置・姿勢を推定する．

1.4節に述べたように，EMT追跡システムでは，磁場発生装置のコイル (Fig. 1.15.a

[81])が発生する磁場内に EMTセンサを置き，EMTセンサ内に固定されたコイル (Fig.

1.15.b [82])が位置センサの位置と姿勢を計測する．しかし，周囲の金属や電気機器など

による磁場歪みにより EMTセンサの出力 (計測計測した位置・姿勢情報)精度が低くなる

ことがある．そのため，磁場歪みの補正が必要であり，これまで様々な磁場歪み補正が提

案されている [84,103–108]．これらの手法では，EMT座標系とレジストレーションした

OTを利用し，OTセンサの出力を EMTセンサの出力真値として磁場歪みを評価する．文

献 [84, 103–106]に提案された手法では，EMTセンサと OTセンサの出力を同時に取得

するツールを用いて，磁場歪みを補正することで，EMTセンサの位置に関する計測精度

の向上手法を提案している．

しかし，EMTセンサを用いて軟性内視鏡手術を誘導する場合，内視鏡カメラの位置だ

けではなく，内視鏡カメラの向き，つまり，姿勢も必要になる．そのため，EMTセンサ

の姿勢に関する計測精度の補正も不可欠である．文献 [107,108]では，OTセンサの出力

を EMTセンサ出力の真値として利用することで，EMTセンサの位置・姿勢の誤差を補正

する手法が報告されている．これらの手法では，精密な計測ツールを用い，EMTセンサ

とOTセンサの出力を同時に取得する．EMTセンサとOTセンサで計測する時，同一の位

置・姿勢で計測することを保証するため計測ツールを作成する．このとき，予め EMTセ

ンサとOTセンサの位置・姿勢を幾何的に設定し，OTセンサと EMTセンサの間の位置・

姿勢関係 TOp
TM Tを求める．求めた TOp

TM Tを用い，OTセンサの出力より，EMTセンサの出

力の真値を推定する．しかしながら，これらの手法では，精密な TOp
TM Tを求めることがで

きるもののため，計測ツールの設計が複雑であり，高精度な機械加工が必要となる問題点

が存在する．

一方，第 2章で述べたように，最近は、EMTセンサで内視鏡先端を追跡することによ

る軟性神経内視鏡手術ナビゲーションシステム [34, 85]が開発されている．軟性神経内

視鏡手術では，患者頭部の固定を行わないため，術中において，患者頭部の移動が常に発
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3.2. 磁場歪みの補正手法

生する．このような状況では，事前にレジストレーションした画像座標系と実人体の対応

関係が崩れ，ナビゲーションが途中で無効になるという問題がある．この問題に対して，

Suessらは EMTセンサを動的な参照系 (DRF, dynamic reference frame)として患者頭部

に固定することで [85]，患者頭部の移動を追跡し，患者座標系を更新する方法を提案し

た．しかしながら，DRFとして利用した EMTセンサによる位置推定精度が低下した場合，

EMTセンサ出力の誤差はDRFによって拡大され，EMTセンサを用いたナビゲーションシ

ステムの精度が低下する．

その問題を解決するため，本研究では新たに EMTセンサの出力誤差を測定するツール

を考案し，そのツールによる測定結果を利用した姿勢情報も含まれた 6次元 EMTの出力

の補正手法を提案する．また，補助DRFのセンサを固定することで，DRFの安定性を改

善する手法を提案する．さらに提案手法を実際のOpenMR手術に適用し，その提案手法

の有効性を評価する．

以下，3.2節で磁場歪みによる EMTセンサの 6自由度出力誤差の補正手法，3.3節で

DRFとしての EMTセンサの出力の補正手法に関してそれぞれ述べ，3.4節で提案手法の

有効性を評価する実験と考察を加える．

3.2 磁場歪みの補正手法

本手法では，EMTセンサとOTセンサを組み合わせたハイブリッドツール (Fig.3.1)に

より，補正データを取得し，磁場歪みを補正する．以下，このツールにおける EMTセン

サのセンシング点を pで，OTセンサのセンシング点を qと表記することにする．

磁場歪み補正モデルを求めるため，EMT/OTセンサの測定点の対応付け，EMT/OT座

標系の対応付け，EMT/OTセンサのセンシング姿勢の対応付けの三つが必要である．

3.2.1 センサ測定点の対応付け

EMTセンサによる位置姿勢計測結果を補正するためには，EMTセンサによって計測さ

れたある測定部位の位置姿勢とOTセンサによって求められた位置姿勢とを対応付ける必

要がある．本研究では，常に固定された関係で，ある点をEMTセンサとOTセンサで計測

するため，新たに考案した測定ツールを利用する [101](Fig.3.1)．このツールでは，OT
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第 3章 EMTセンサ出力誤差の補正

Fig. 3.1 Hybrid measuring tool.

センサにより常に計測される固定された点 qならびに EMTセンサを固定可能な穴を有す

(穴先端をpと表す)．また，OTセンサによって計測されるツールの姿勢 (OTの座標系Op

からツールが持つ局所座標系 TOpへの変換行列) TOp
Op R，OTセンサによって OT座標系

Opで計測される点 qの位置 (qOp)と穴先端位置 (pOp)との関係は常に固定された状態で

ある．従って，点 pのツール局所座標系 TOpにおける位置 pTOpは，

pTOp =
TOp
Op R(pOp − qOp), (3.1)

と表される．pTOpは常に固定されているため，OTセンサにより得られる TOp
Op R，pOp(穴

先端位置を別の光学ツールより測定)，qOpを用いて計算される．pTOpは一度求めれば，

良い．

磁場歪み補正のために行われる第 i番目の計測において，OTセンサで得られる q
(i)
Opと
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3.2. 磁場歪みの補正手法

TOp
Op R(i)ならびに上述の方法で求められる固定された pTOpを用いて，点 p

(i)
Opは，

p
(i)
Op = q

(i)
Op + (TOp

Op R(i))−1pTOp, (3.2)

として表される．

3.2.2 座標系の対応付け

第 i番目の計測において EMTセンサによって計測される点 pの位置 p
(i)
M，OTセンサに

より得られた位置 pOp
(i) の関係を求める．OT座標系Opから EMT座標系M への変換行

列をM
OpTをすると，p

(i)
M と p

(i)
Opは，

p
(i)
M = M

OpTp
(i)
Op, (3.3)

として記述される．EMTセンサにより計測される p
(i)
M は，磁場歪みに起因する誤差が重

畳されているため，式 (3.3)の右辺と左辺は等しくならない．そこで，

e
(i)
M = M

OpTp
(i)
Op − p

(i)
M , (3.4)

として，

C =
n∑

i=1

∥e(i)
M ∥ =

n∑
i=1

∥MOpTp
(i)
Op − p

(i)
M ∥ (3.5)

を最小化する M
OpTをもとめ，これを

M
OpT̂とする [98]．これにより，OTセンサで計測し

た位置 p
(i)
Opの EMT座標系における位置の推定値 p̂

′(i)
M を算出できる．

3.2.3 姿勢情報の対応付け

3.2.2節で推定された変換行列M
OpT̂の回転情報を

M
OpR̂，

M
TMRを EMTセンサにより得ら

れた姿勢行列，Op
TOpRをOTセンサにより得られた姿勢行列，TOp

TM Rを二つのセンサのセン

シング姿勢の関係を表す行列とすると，これらの姿勢行列の関係 (Fig.3.2)は，

M
TMR = M

OpR̂
Op
TOpR

TOp
TM R, (3.6)

となる．従って，TOp
TM Rは，

TOp
TM R = (MOpR̂

Op
TOpR)−1M

TMR, (3.7)

として算出できる．
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Fig. 3.2 Transforms of coordinates.

3.2.4 補正手法

3.2.1～3.2.3節の処理より，第 i番目の計測において EMTセンサの出力の位置歪みベ

クトル e
(i)
p は，

e(i)
p = M

OpT̂p
(i)
Op − p

(i)
M , (3.8)

により，姿勢歪み行列 e
(i)
s は，

e(i)
s = (MTMR(i))−1M

OpR̂
Op
TOpR

(i)TOp
TM R, (3.9)

により，計算できる．

文献 [108]で提案されたベルンシュタイン多項式当てはめ法により，算出した EMTセ

ンサ出力の位置歪み epを，要素毎に 6次 (位置と姿勢を入力とする)多項式で当てはめ，

補正モデルを求める．補正モデルで推定した歪みを êp で表すと，EMTセンサの位置の補

正値 p̂M は，

p̂
(j)
M = p

(j)
M + ê(j)

p , (3.10)
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により求められる．

姿勢歪み行列 esは，オイラー空間 (αex, βey, γez)で行う．位置と同様に，要素毎に多項

式で当てはめる．推定した歪み (α̂ex, β̂ey, γ̂ez)をもう一度姿勢行列 êsへ変換し，

M
TMR̂(j) = M

TMR(j)ê(j)
s , (3.11)

により補正姿勢値を求める．

3.2.5 補正データ取得

実際の手術環境において，神経軟性鏡ナビゲーションを可能とするには，短時間で補正

データを取得できる必要がある．中田らはフリーハンドでの補正データの取得手法を提案

しているが [84]， OTセンサと EMTセンサの測定遅延は定数としている．通常のOTセ

ンサ，EMTセンサならびに PCはそれぞれ同期がとられておらず，測定遅延は定数時間遅

れではない．以下の補正データ取得手法を検討する．

EMTセンサが持つ RMS誤差は 1.4mm，分解能は 0.5mmである．そのため，OTセン

サと EMTセンサの計測位置偏差 ∆D が 0.5mm以下であれば，許容誤差と考えられる．

二つのセンサの最小計測頻度を f とすると．二つのセンサの計測時間差∆tは，

∆t <
1

f
, (3.12)

で表される．計測時間偏差による計測位置偏差 ∆D は，

∆D = vi∆t, (3.13)

となる．ここで，viは，センサの移動速度である．∆Dが 0.5mm以下を満たすためには，

速度 viが，

vi < 0.5f, (3.14)

を満たす必要がある．センサの最小計測頻度が 60Hzである計測装置に対して，速度 が

30mm/s以下なら，∆Dは 0.5mm以下を満たすことができる．文献 [84]に示される手法

の実験結果からも，速度が 30mm/s以下で取得された補正データは，遅延における誤差

を無視できることが分かる．
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第 3章 EMTセンサ出力誤差の補正

Fig. 3.3 Schematic illustration of tool trajectory.

しかしながら，30mm/sの速度での補正データの取得は，データ取得時間が増大する．

そのため，データ計測に要求される，低速度でのツールの移動，短時間での補正データの

取得，双方の条件を満たすため，以下のデータ取得手法を提案する．

まず，補正空間中にサンプル点を仮想的に配置する (Fig.3.3)．補正空間でツールを迅

速に移動させ，おおよそ 50mmごとに一旦停止させる．この動作を繰り返し，Fig.3.3の

ような軌跡を描く．

3.2.6 計測点の対応付け

前処理で，EMTセンサとOTセンサの出力は同時に取得することが可能であるが，EMT

センサと OTセンサが異なる計測頻度で動作し，計測遅延が存在するため，EMTセンサ

で計測した位置に対応するOTセンサの出力の取得は困難である (Fig.3.4)．EMTセンサ

とOTセンサの間の計測遅延を求めるため，EMTセンサとOTセンサで計測された点の間

の対応付けが必要となる．
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3.2. 磁場歪みの補正手法

Fig. 3.4 A spatial diagram of the measuring positions of EMT and OT.

まず，2つのセンサで取得した計測点の対応付け手法を述べる．i番目に取得した情報

を 4つのベクトル，OTセンサ位置ベクトルp
(i)
Op，EMTセンサ位置ベクトルp

(i)
M，OTセン

サ姿勢クォータニオンq
(i)
Op，EMTセンサ姿勢クォータニオンq

(i)
M，が含まれた組みで表

す．NOpとNM がそれぞれOTセンサと EMTセンサで取得した計測点の数を表す．

(1)計測点の間の移動ベクトル {m(i)
Op}と {m(i)

M }を算出する．すなわち，

m
(i)
Op = p

(i+1)
Op − p

(i)
Op (1 ≤ i ≤ NOp − 1), (3.15)

m
(i)
M = p

(i+1)
M − p

(i)
M (1 ≤ i ≤ NM − 1) (3.16)

である．

(2)主成分分析 (PCA)法で，{m(i)
Op}と {m(i)

M }の固有ベクトルを算出する．絶対値が最

大の固有値に対応する固有ベクトル vOpと vM がOT座標系と EMT座標系において，計

測ツールの主な移動方向と考えられる．

(3)ベクトル vOpと vM において，ベクトル p
(i)
Opと p

(i)
M のそれぞれの投影 d

(i)
Opと d

(i)
M を

算出する．d
(i)
Opと d

(i)
M がOT座標系と EMT座標系において，計測ツールのそれぞれの移動

距離と考えられる．

(4) OT座標系と EMT座標系において，計測ツールのそれぞれの移動距離が一致する

[109]ことを利用して，OTセンサと EMTセンサの計測を同期化する．κでOTセンサと

EMTセンサの計測頻度のスケール係数を表し，δでOTセンサと EMTセンサの計測遅延

をあらわすと，OTセンサ計測番号 jと EMTセンサの計測番号 iは

j = κ ∗ i+ δ (3.17)
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第 3章 EMTセンサ出力誤差の補正

The motions of OT samples corresponding to maximum eigenvector (d(i)Op )

The motions of EMT samples corresponding to maximum eigenvector (d(i)M )

Registered montions

Fig. 3.5 The samples of OT and EMT are registered via the principal motion of the tool.

の関係となる．全探索手法を用いて

J =
∑

(d
(i)
M − d

(j)
Op)

2 =
∑
i

(d
(i)
M − d

(κ∗i+δ)
Op )2. (3.18)

を最小化することで，κと δを推定する．Fig. 3.5が推定した例である．

(5) EMTセンサの計測点に対応するOTセンサの計測点を推定する．前処理で求められ

た κと δを利用して，EMTセンサ計測番号 iに対応するOTセンサ計測番号 jは

j = κ ∗ i+ δ (1 ≤ i ≤ NM) (3.19)

で算出できる．ここで，jに対して，3つのケースが存在する．1)，j < 1または j > NOp

であり，EMTセンサ計測番号 iに対応するOTセンサの計測点が存在しないことを意味す

る．2)，jが整数であり，OTセンサ計測番号 jが EMTセンサ計測番号 iに対応する計測

48



3.3. DRF誤差の補正手法

Fig. 3.6 Estimation of OT outputs via linear interpolation.

点である．3)，jが分数である．OTセンサで計測した位置情報 p̂
(i)
Opは線形補間手法

p̂
(i)
Op = (1− αi)p

(⌊j⌋)
Op + αip

(⌈j⌉)
Op , (3.20)

で推定する (Fig.3.6)．ここで，⌊j⌋は jの小数点以下を切り捨てた値であり，⌈j⌉は jを

切り上げた値である．αiは

αi = j − ⌊j⌋ (3.21)

である．OTセンサで計測した姿勢情報 q̂
(i)
Opは

q̂
(i)
Op = q

(⌊j⌋)
Op ∗ ℜ(q̄ (⌊j⌋)

Op ∗ q (⌈j⌉)
Op , (1− αi)), (3.22)

で推定する．ここで，q̄ が，姿勢情報q の共役であり，ℜ(a , α)はクォータニオンa の

回転角度 θを α ∗ θに変換する操作である．

(6)移動速度が局所的に一番小さな計測点を抽出する．Fig. 3.7に，計測ツールを移動す

る時の速度の変化状況を示している．速度が極小となる点を検出した後，速度が 30mm/s

以上の点を除く．検出された点に関する情報を用いて，前節で提案した補正手法により

EMTセンサの出力誤差を補正する．

3.3 DRF誤差の補正手法

従来，EMTセンサを動的な参照系 (DRF, dynamic reference frame)として患者頭部に

固定することで，患者頭部の移動を追跡し，画像座標系を更新することを提案した．しか
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第 3章 EMTセンサ出力誤差の補正

Fig. 3.7 Hybrid-tool velocity corresponding to the movement illustrated in Fig. 3.3.
Velocity of the motion changes unceasingly between high and low. We consider that
the velocity becomes low in a circulation when the tool is held, and the measurements
corresponding to the lowest velocities are collected as sample data.

し，EMTの精度が低下するため，EMTセンサ出力の誤差はDRFによって拡大される．こ

こでは，頭部に二番目の補助DRFのセンサを固定して，姿勢の平均値を推定することで，

DRFの安定性を改善する．

本研究で提案した軟性神経内視鏡手術ナビゲーショシステムでは，EMTの磁場発生装

置を非磁性手術台の下部に固定する (Fig. 3.8)．この設定は術野が常に EMTの計測空間

にあることを保証するためである．術前，患者の 3次元医用画像を撮影する際に，患者の

頭部に 4つ以上の基準マーカを固定する．医用画像空間座標系と EMT空間座標系におい

て，これらのマーカのそれぞれの座標を利用して，医用画像空間と EMT空間をレジスト

レーションする．2つの EMTセンサ Aと B を耳栓に埋め込み，患者の左右耳に固定する

(Fig. 3.3)．EMTセンサAを DRFとして利用し，EMTセンサBを DRFの評価センサと

して採用する．もう 1つの EMTセンサ Sを軟性神経内視鏡の先端に固定する．これらの

センサの情報を利用し，医用画像における内視鏡カメラの位置と姿勢を推定することで，

内視鏡画像に対応するナビゲーション情報をMRや CT画像から生成する．

3.3.1 DRF誤差補正の概要

提案したナビゲーションシステムでは，EMTセンサAがDRFとして， EMTセンサB

が EMTセンサAの評価センサとして利用されている．この 2つのセンサは患者頭部に固

定されており，2つのセンサの位置関係を表す変換行列 A
BTは術中において常に固定であ

50



3.3. DRF誤差の補正手法

Fig. 3.8 The relationship of the coordinate systems of magnetic field, dynamic reference
frame(DRF), MR/CT images, endoscopic camera and sensor in a navigation system.

EMT sensor embedded in an earplug. Earplug plugged in patient’s ear.

Fig. 3.9 EMT sensor embedded in earplug. Earplugs are inserted into patient’s ear of
both side.

る．この変換行列 A
BTは，

A
BT = A

MTM
B T (3.23)

で算出できる (Fig. 3.10)．ここで，X
Y Tは，座標系Xと座標系 Y の位置関係を示す行列

である．行列 X
Y Tは，座標系 Y の座標系Xにおける位置と姿勢であり，座標系 Y から座

51



第 3章 EMTセンサ出力誤差の補正

Fig. 3.10 The relationship of the coordinate systems of magnetic field generator M ,
sensor A, sensor B and sensor S.

標系X までの変換行列である．Y
XTは

X
Y T

−1に相当する．添字の A，B，M は，センサ

A，センサB，EMTの磁場Mの座標系をそれぞれ表す．行列M
X Tは，センサXの出力か

ら直接得られ，センサXの座標系から磁場M の座標系までの変換行列である．

センサ Sの座標系Aにおける位置と姿勢は，

A
ST = A

MTM
S T, (3.24)

または

A
S T̂ = A

BT
B
MTM

S T (3.25)

により算出できる．

EMTセンサによる出力誤差が存在しない場合，A
S T̂と

A
STは等しい．しかしながら，EMT

センサの出力誤差により，この 2つの行列は一致しない．これは，センサAの出力 A
MTと

センサBの出力 B
MTに誤差が含まれているためである．ここで，センサの出力誤差はそ

れぞれ独立のガウス分布であると仮定する．2つの行列 A
S T̂と

A
STで表される位置・姿勢

の平均値が，センサ Sの座標系Aにおける位置・姿勢であると考えられる．
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3.3. DRF誤差の補正手法

次に A
STと

A
S T̂で表す位置・姿勢の平均位置・姿勢の行列

A
S T̄の算出手法を検討する．

A
STの姿勢情報と位置情報をクォータニオンq とベクトルpでそれぞれ示す．同様に，q̂

と p̂が行列 A
S T̂の姿勢と位置をそれぞれ表示し， q̄ と p̄が行列 A

S T̄の姿勢と位置をそれ

ぞれ表現する．そこで，位置の平均値 p̄は，ベクトル空間において，

p̄ =
1

2
(p̂+ p) (3.26)

で算出する．姿勢の平均値 q̄ は，クォータニオン空間において，

q̄ = q (q −1
q̂ )

1
2 (3.27)

で算出する [110]．そして，変換行列の平均値 A
S T̄が姿勢 q̄ と位置 p̄を利用して得られ

る．本研究で提案したシステムには，センサAがDRFであり，行列 A
S T̄が

DRF
S Tで表示

し，センサ SのDRF座標系における姿勢と位置である．

3.3.2 A
BTの算出

前節で述べたように，センサBのセンサAにおける姿勢と位置 A
BTを利用することで，

センサSのDRFにおける出力の補正ができる．しかし，センサAとBの出力が誤差を含む

ため，真のA
BTの算出が困難である．より正確に

A
BTを算出するため，センサAとBを患者

の耳に固定した後，この 2つのセンサのN 組みの出力M
A TiとM

B Tiを取得する．センサA

の出力M
A TiとセンサBの出力M

B Tiを用い，式 (3.23)により，N個の行列 A
BT

i (i = 1..N)

を得る．A
BT

iの平均値は A
BTの期待値と考えられる．計算を簡単化するため，

A
BT

iの平均

値は姿勢と位置を分けて計算する．
A
BT

iの位置と姿勢をベクトル pi
Aとクォータニオンq

i
Aでそれぞれ示す．位置の平均値

p̄Aと姿勢の平均値 q̄ Aは以下のように算出する．

位置 p̄Aの平均値はベクトル空間において

p̄A =
1

N

N∑
i=1

(pi
A) (3.28)

で計算する．

姿勢の平均は，線形計算で求めることができない．Bussらは平均姿勢から他の姿勢ま

での距離を最小化する繰り返しアルゴリズムにより，平均姿勢を推定する手法 [111]を提
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第 3章 EMTセンサ出力誤差の補正

Fig. 3.11 Averaged orientation (q̄ ) of two orientations (q 1 and q 2).

Fig. 3.12 Averaged orientation (q̄ ) of three orientations (q 1,q 2 and q 3 ).

案している．しかし，この手法は計算時間が掛かるという問題がある．そこで，連続的な

補間手法で，クォータニオン空間の姿勢平均を推定する (Figs. 3.11と 3.12)．多数姿勢の

平均値を算出するアルゴリズムを，Fig. 3.13に示す．最後に，算出した p̄A と q̄ Aを組み

合わせて，行列 A
BTを得る (クォータニオン指数に関する計算方法の詳細は，文献 [110]

を参照)．
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3.4. 実験と考察

多数姿勢の平均値を算出するアルゴリズム：

Step 1. q̄ A = q
1
A((q

1
A)

−1
q

2
A)

1/2
,

Step 2. Leti = 3,

Step 3. q̄ A = q̄ A(q̄
−1
A q

i
A)

1/i,

Step 4. i = i+ 1,

Step 5. If i > N, output q̄ A and halt. Otherwise goto Step 3.

Fig. 3.13 Algorithm for calculating average of quaternions.

3.3.3 DRFにおける内視鏡カメラ位置と姿勢の推定

内視鏡カメラで撮影した画像に対応する仮想内視鏡画像を生成するためには，内視鏡カ

メラ座標系と医用画像座標系の変換行列 I
CTが必要である．行列

I
CT(Fig. 3.8)は，

I
CT = I

DRFT
DRF
S T S

CT (3.29)

で表される．ここで， S
CTが内視鏡カメラ座標系からセンサS座標系までの変換行列であ

り，第 2章で述べた方法により算出できる．DRF
S Tはセンサ Sの DRFにおける姿勢と位

置であり，前節で述べたものである．I
DRFTは DRF座標系から医用画像座標系までの変

換行列であり，基準マーカの位置情報を用いて最小二乗法で推定することができる [98]．

最後に，内視鏡カメラ座標系のある点 pC の医用画像座標系に対応する点 pI は

pI =
I
CTpC = I

DRFT
DRF
S T S

CTpC (3.30)

で算出できる．

3.4 実験と考察

3.2節で述べた測定ツールを用い，実験を行った．実験に用いた EMTと OTの仕様を

Table 3.1と Table 3.2それぞれに示す．

3.4.1 OpenMRI手術室での磁場歪みの補正

Fig.3.1のツールを枠で固定して，名古屋大学医学部附属病院脳神経外科のOpenMRI手

術室で実験を行った(Fig.3.14)．実験は，名古屋大学医学部附属病院脳神経外科のOpenMRI
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Table 3.1 Specifications of the magnetical sensor.

Name 3D-Guidance

Degrees of 6 (Position and

Freedom Orientation)

Static Accuracy Position:1.4mm RMS

Static Resolution Position:0.5mm

Update Rate Up to 90 Hz

Table 3.2 Specifications of the optical sensor.

Name Polaris

Degrees of Freedom 6 (Position and

Orientation)

Accuracy 0.35mm RMS

95%Confidence Level 0.6mm RMS

Maximum Update Rate 60Hz

手術室で行われ，実際の神経内視鏡手術と同様に，手術器具ならびに機器を設置し，稼

動状態とした．手術中に患者の頭部が存在すると想定される領域で，1462個の学習デー

タと 121個の評価データを取得した．センサ出力のばらつきを低減するため，一つの点

でデータを取得する際，10回の計測データを平均してから記録する．提案した手法より，

位置姿勢情報を引数とする 6元ベルンシュタイン多項式の補正モデルを推定し，評価デー

タを用い，この補正モデルを検証した．結果を Table 3.3に示す．

3.4.2 フリーハンドでの補正データの取得

3.2.5節で提案した手法により，EMTセンサの計測頻度を 68.5Hz，OTセンサの計測頻

度を 60Hzと設定して実験を行った．874個の有効補正データを取得するには，980秒を
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3.4. 実験と考察

Fig. 3.14 Scene of Experiment 1. Tool is supported by a bracket for preventing unex-
pected hand shaking.

要した．結果を Table 3.4に示す．

提案手法の有効性を評価するため，文献 [84, 103]で提案された手法との比較実験も

行った．計測ツールの移動速度がmmmm/sである場合は，提案手法が EMTセンサの出

力の位置誤差を 5.7mmから 2.7mmまで軽減することができ，従来手法 [84,103]より約

20%程度の精度を向上することができる (Fig. 3.15)．Fig. 3.15に示しているように，提

案した手法は，速度の増加とともに、補正精度が低くなるが，従来の手法と比べて，安定

性がよいと考えられる．

提案手法の補正精度は，EMTセンサと OTセンサの計測点の対応付けの精度に依存す

る．式 3.17により，推定した κと δの精度は，EMTセンサで取得した i番目の計測情報

に対応する推定したOTセンサの計測情報の精度の影響を受ける．実験結果から，推定し

た κの精度は，推定に利用された計測点の数の増加に従って高くなることが確認される

(Fig. 3.16)．計測点の数が 105以上になると，推定した κの標準偏差が 10−6以下になる．

すなわち，有効な κを求めるため，105 以上の計測点の取得が必要となり，30分程度の取
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Table 3.3 Result of experiment 1. Tool is supported by a bracket for preventing unex-
pected hand shaking.

without correction with correction

Max error RMS Max error RMS Change of RMS %

Le
ar

ni
ng

da
ta

x (mm) 2.62 0.83 1.39 0.38 -54.78

y (mm) 2.4 0.92 1.64 0.32 -65.08

z (mm) 4.59 1.25 1.72 0.43 -65.68

α (rad) 0.11 0.06 0.04 0.01 -82.87

β (rad) 0.15 0.07 0.09 0.02 -69.52

γ (rad) 0.13 0.06 0.12 0.03 -57.69

x (mm) 1.37 0.63 0.67 0.24 -61.84

y (mm) 2.1 1.06 1.06 0.36 -66.15

z (mm) 2.9 1.08 1.03 0.41 -62.39

α (rad) 0.09 0.06 0.01 0.01 -89.11

β (rad) 0.1 0.05 0.03 0.01 -75.42Ev
al

ua
ti

ng
da

ta

γ (rad) 0.08 0.06 0.06 0.02 -63.63

得時間を要す．ここで，推定したパラメーター κは定数であるため，一旦求めると，毎回

算出する必要がなく，磁場歪補正に使うことが可能である．本手法は，臨床への適用でき

ると考えられる．手術前，20分程度のデータ取得が必要であるが，臨床へ適用するため

には，データの取得時間を 5分以内に短縮することが期待されている．より迅速にデータ

を取得する手法が今後の課題と考えられる．

本実験によりOpenMRI手術室における，EMTセンサの歪み補正の必要性を検証し，そ

の可能性を示した．3.4.1節の実験の結果から，補正により位置の最大偏差は 4.8mmか

ら 1.8mmに減少した．しかし，神経内視鏡手術のナビゲーションの目標である 1mm以

下の精度を実現するためには，補正性能のさらなる向上が必要である．3.4.2節の実験に

おいて補正精度が低くなる原因として，

・単純平均ではセンサ出力のばらつき低減が困難．
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3.4. 実験と考察

Table 3.4 Result of experiment 2. Tool is moved by free hand.

without correction with correction

Max error RMS Max error RMS Change of RMS %

Le
ar

ni
ng

da
ta

x (mm) 11.92 2.12 10.89 1.77 -16.51

y (mm) 6.17 1.18 5.13 0.83 -29.66

z (mm) 3.03 0.73 2.63 0.41 -43.84

α (rad) 0.08 0.03 0.06 0.01 -66.67

β (rad) 0.1 0.05 0.12 0.02 -60

γ (rad) 0.13 0.07 0.05 0.01 -85.71

Ev
al

ua
ti

ng
da

ta

x (mm) 12.23 2.3 3.99 1.05 -54.35

y (mm) 4.44 1.19 1.31 0.47 -60.5

z (mm) 2.62 0.73 0.84 0.27 -63.01

α (rad) 0.08 0.03 0.03 0.01 -66.67

β (rad) 0.1 0.05 0.06 0.02 -60

γ (rad) 0.11 0.07 0.04 0.01 -85.71

・計測点の空間的分布の不均一性．

の二つが考えられる．

3.4.3 DRF誤差の補正

DRF誤差の補正前と補正後のDRFにおいてのEMTセンサの出力を比較することで，提

案手法の評価実験を行った．この実験では，Ascensionの 3D Guidanceを EMTとして利

用した．評価実験は，以下のように実行した：

(a) センサAにおいて，センサBとセンサ Sが静止した状態で，センサA，B，Sの出

力 3000点を取得する．

(b) 3.3.1節に述べた方法で，pi，q i，p̄i，q̄ iを算出する．ここで，iは取得したデー
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第 3章 EMTセンサ出力誤差の補正

Fig. 3.15 Compensation result of different velocity.

タの番号である．

(c) pi，q i，p̄i，q̄ i の平均値 p̃，q̃，˜̄p，˜̄q をそれぞれ算出する．

(d) pi，q i，p̄i，q̄ iから p̃，q̃，˜̄p， ˜̄q までの平均距離を別々に算出する．ここで，位

置の平均距離は，

Dp =
1

N

N∑
1

(pi · p̃)
1
2 (3.31)

から算出し，姿勢の平均距離は

Dq =
1

N

N∑
1

(
|ãrccos(q̃ −1

q
i)|
)

(3.32)

により算出する．ここで，ãrccos(q )は，q の回転角度を表す．

提案手法の有効性を検討するため，50回の実験を行った．計測したデータによって，DRF

におけるセンサの位置誤差は 0.36mmから 0.28mmまでに軽減され，標準偏差は 0.14mm

から 0.11mmまでに軽減された (Fig. 3.17)．DRFにおけるセンサの姿勢誤差は 0.10◦から

0.08◦になり，標準偏差は 0.020◦から 0.017◦になった．
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3.4. 実験と考察

The value of κ with different sample count.

The standard deviation of κ with different sample count.

Fig. 3.16 The stability of κ in different sample count.

実験の結果から，提案手法が EMTセンサを用いたDRF誤差の補正が可能であることを

確認した．Fig. 3.18に示されているように，補正した出力の平均誤差は，補正しない出

力より小さくなった．しかし，評価用センサBの出力誤差が大きい場合は，補正した結
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第 3章 EMTセンサ出力誤差の補正

Fig. 3.17 Samples of position errors using DRF without evaluation sensor (top figure)
and with evaluation sensor (bottom figure).

果が悪くなる可能性も存在する．例えば，Fig. 3.18に赤い丸印で示されたデータは，セ

ンサBの出力が不安定なことが原因であると考えられる．

本研究の提案手法は位置平均誤差の軽減だけではなく，出力のジッタの軽減もできる．

Fig. 3.17に示したように，補正した誤差の標準偏差も小さくなる．

今回行った臨床へ適用する際の有効性の評価は定性的な評価であり，今後定量的な評価

が必要とされる．

3.3.2節に述べた多数姿勢の平均値を算出するアルゴリズムの性能を評価するため，[111]

に提案した手法との比較実験を行った．2つの手法で計算した結果はほぼ同じであるが，

計算時間は，[111]の手法と比較して提案手法では約 50%程度の減であった．
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3.5. まとめ

Fig. 3.18 Output errors of tracking sensor with respect to DRF.

3.5 まとめ

本研究では，6自由度の EMTセンサの出力誤差を，新たに考案した測定ツールを用い

て補正する手法を提案した．提案手法では，OTセンサの計測結果をEMTセンサの計測真

値として利用し，EMTセンサの出力誤差を評価することで，補正モデルを求め，EMTセ

ンサの出力誤差を補正した．本手法では，OTセンサと EMTセンサの計測点の対応付け，

計測頻度と計測遅延の同期化などを行った．新たに考案した測定ツールを用いることで

OTセンサと EMTセンサの計測データを同一の位置・姿勢で取得ができ，精密なツールの

加工が不要で，6自由度の EMTセンサの出力誤差の評価が可能となった．文献 [84,103]

で提案された従来手法と比較して，位置誤差の補正精度がほぼ同一であり，取得ツールの

移動速度が精度へ与える影響を軽減することが可能であった．

また，評価センサを利用することで，DRFとしての EMTセンサの誤差補正手法を提案
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第 3章 EMTセンサ出力誤差の補正

した．実験結果によって，提案した手法は，DRFにおけるセンサの出力誤差を軽減する

ことが可能であり，文献 [111]に提案された姿勢の平均手法と計算精度が同等であり，計

算時間が約 50%であることが知られた．

今後の課題として，(1)歪み特性分析結果を用いた補正精度向上，(2)より迅速な補正

データ取得手法の開発，(3)フリーハンド式での補正データ取得手法の補正精度向上，(4)

補正結果とカメラ画像を利用した画像ベースでの補正精度評価，(5)DRFとしてのEMTセ

ンサの誤差補正の臨床的な評価と臨床への応用，などがあげられる．
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第4章 仮想内視鏡視軸と実内視鏡視軸回
転誤差の補正手法

本章では， 実内視鏡視軸に対応する仮想内視鏡視軸の回転誤差の補正手法について述

べる．第 2章で述べたように，軟性神経内視鏡手術ナビゲーションでは，内視鏡先端に

EMTセンサを固定することで内視鏡カメラの位置を追跡する．しかしながら，実際の手

術では，滅菌処理や術中のセンサの破損に対応するため，EMTセンサを交換可能とする

必要がある．ある所定の位置に EMTセンサを固定し，かつ EMTセンサの方向を内視鏡

カメラの視軸方向に一致させることはできるが，EMTセンサは非常に細い円柱状のコイ

ルであるため，常に一定の回転位置で固定することは難しい．つまり，EMTセンサのひ

ねり (回転軸)方向を一致させることはできない．この回転軸の不一致は実内視鏡画像と

仮想内視鏡画像の視軸を軸とする回転方向の不一致として現れる．第 2章で提案した手法

により，EMTセンサと内視鏡カメラの位置関係の再推定ができるが，時間を要する処理

であるため，術中に適用することは難しい．

そこで，本研究では，実内視鏡画像と EMTセンサ出力のみを利用することで，実内視

鏡におけるエピポーラ幾何と仮想内視鏡におけるエピポーラ幾何の関係から，実内視鏡

画像と仮想内視鏡画像の視軸周りの回転誤差を補正する手法を提案する．提案手法では，

キャリブレーションチャートを必要せず，軟性神経内視鏡手術ナビゲーションシステムに

より常時取得されている情報のみを利用し，術中における回転誤差の補正が可能になる．

推定結果の精度を向上するため，1)とびこし走査や色偽影など特徴点検出に悪影響を与

える内視鏡画像の自動除去，2)EMTセンサと内視鏡画像の出力の同期化，3)移動方向を

用いて，推定結果の外れ値の自動検出，などの諸問題を解決する．



第 4章 仮想内視鏡視軸と実内視鏡視軸回転誤差の補正手法

4.1 はじめに

軟性神経内視鏡手術ナビゲーションシステムでは，第 2章で述べたように，軟性神経内

視鏡先端部に EMTセンサを固定する．これは，軟性神経内視鏡の挿入部分は柔軟である

が，軟性神経内視鏡の先端部に限っては剛体と考えることができ，軟性神経内視鏡先端と

設置した EMTセンサの位置関係が不変であることを利用している．これにより，EMTセ

ンサにより出力された EMTセンサの位置姿勢から軟性神経内視鏡先端の位置姿勢を推定

することが可能となる．推定された位置姿勢は，術前 CT像やMR像などの三次元医用画

像と組み合わせられ，実際の軟性神経内視鏡 (以下，実内視鏡)画像に対応する三次元医

用画像から生成される仮想的な軟性神経内視鏡 (以下，仮想内視鏡)画像などのナビゲー

ション情報生成に利用される．

しかしながら，実際の手術では，滅菌処理や術中の EMTセンサの破損に対応するため，

EMTセンサを交換可能とする必要がある．ある所定の位置に EMTセンサを固定し，かつ

EMTセンサの方向を内視鏡カメラの視軸方向に一致させることはできるが，EMTセンサ

は非常に細い円柱状のコイルであるため (Fig. 2.3)，常に一定の回転位置で固定すること

は難しい．また，手術中にセンサ自体が回転してしまうことも有り得る．

実内視鏡カメラと EMTセンサの関係を求める処理はキャリブレーション処理と呼ばれ，

通常手術前に行なうが，時間を要す処理であるため，術中に適用することは難しい．前述

のように術中に所定の位置に EMTセンサを固定することは可能であるが，EMTセンサの

ひねり (回転軸)方向を一致させることはできない．この回転軸の不一致は実内視鏡画像

と仮想内視鏡画像の視軸を軸とする回転方向の不一致として表われる．このずれを実内視

鏡画像と仮想内視鏡画像を用いた画像間マッチング手法により推定することが考えられる

が，脳組織は非常に柔軟であり，切除等による形状変化も存在することから適用は困難で

ある．

そこで，本研究は，この実内視鏡画像と仮想内視鏡画像の視軸周りの回転誤差を補正

する手法を提案する．特に，実内視鏡におけるエピポーラ幾何 [87,112]と仮想内視鏡に

おけるエピポーラ幾何の関係から，実内視鏡画像と EMTセンサ出力のみを用いることで，

実内視鏡視軸に対する仮想内視鏡視軸の回転誤差を推定し，実内視鏡先端に固定された

EMTセンサの回転誤差を高速かつ簡便に補正する手法を提案する．

以下，4.2節で軟性神経内視鏡手術ナビゲーションシステム [113]の概要と問題点，4.3
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4.2. 軟性神経内視鏡手術ナビゲーションシステム

Fig. 4.1 In the navigation system, a magnetic field generator is located under a non-
ferromagnetic surgical table. This configuration ensures that the surgical field is in the
measuring field of the tracker system. Several fiducial markers (at least four fiducial
markers) are attached on a patient’s head when scanning either MR or CT images. The
positions of these markers are used to register the image space and tracker space. An
EMT sensor S is fixed at the tip of a flexible neuroendoscope to estimate the position
and orientation of the endoscopic camera with respect to the image coordinate system.

節でセンサ軸 (4.2節で定義される)周りの回転誤差とカメラ視軸周りの回転誤差との関

係，4.4節でエピポーラ幾何の関係を利用した視軸周りの回転誤差推定について詳述し，

4.5節で提案手法による EMTセンサ回転誤差の補正精度に関する実験を行ない，4.6節で

考察を加える．

4.2 軟性神経内視鏡手術ナビゲーションシステム

これまでに提案されている軟性神経内視鏡手術ナビゲーションシステム [113]の概観

を Fig.4.1に示す．この軟性神経内視鏡手術ナビゲーションシステムでは，Fig.4.2に示す

ように，予め実内視鏡先端部にゴム製のリングを使用して EMTセンサを固定し，その出

力に基づいて実内視鏡先端にある実内視鏡カメラの位置姿勢を追跡する．そして，この位
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第 4章 仮想内視鏡視軸と実内視鏡視軸回転誤差の補正手法

置姿勢と事前に計算された内視鏡カメラ座標系 (以下，カメラ座標系)と EMTセンサ座標

系 (以下，センサ座標系)との対応関係，センサ座標系と EMT座標系との対応関係，さら

に EMT座標系と三次元医用画像座標系 (以下，医用画像座標系)との対応関係を利用する

ことで，医用画像座標系における内視鏡カメラの位置姿勢を推定する．そして，推定され

た位置姿勢を利用することで，実内視鏡カメラの内部パラメータ (焦点距離，視野角度な

ど)に基づく仮想内視鏡画像，実内視鏡画像への腫瘍の重畳表示，血管や神経の分布状況

などの様々なナビゲーション情報の提示を実現する．

カメラ座標系および医用画像座標系の幾何学的な関係は以下のようになる．カメラ座標

系におけるある点を pC とすると，医用画像座標系における対応点 pI は，

pI =
I
CTpC = I

MTM
S TS

CTpC (4.1)

で求めることができる．ここで，I
CTはカメラ座標系から医用画像座標系への変換行列，

I
MTは EMT座標系から医用画像座標系への変換行列，M

S Tはセンサ座標系から EMT座標

系への変換行列，S
CTはカメラ座標系からセンサ座標系への変換行列である．

本ナビゲーションシステムでは，EMTセンサの交換を容易にするため，前述したよう

にゴム製のリングにより EMTセンサを固定している．このゴム製のリングには EMTセ

ンサを固定するためのスロットがあり，EMTセンサの向きおよび先端位置を常に同一の

場所に固定することができる (Fig.4.2)．しかしながら，EMTセンサは円柱形状をしてい

るため，EMTセンサ再固定時の円柱軸 (以下センサ軸)周りの回転を回避することができ

ない．これにより，この軟性神経内視鏡手術ナビゲーションシステムでは，医用画像座標

系における点 pIが正確に求められないという問題が存在する (Fig.4.3)．そのため，この

軟性神経内視鏡手術ナビゲーションシステムの臨床適用時には，センサ軸周りの回転誤差

補正が必要となる．

4.3 センサ軸周りの回転誤差

本章で述べる提案手法は，軟性神経内視鏡手術ナビゲーションシステム動作中に得られ

る実内視鏡画像および EMTセンサの位置姿勢の情報のみから，センサ軸周りの回転誤差

を推定する．そのため，本節では，センサ軸周りの回転誤差がナビゲーション情報の 1つ
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4.3. センサ軸周りの回転誤差

Fig. 4.2 The location of EMT sensor at the tip of endoscope. EMT sensor is fixed at the
tip of endoscope via a rubber ring. The EMT sensor can be re-fixed at the same location
by using the marker points on the tip of endoscope. However, the EMT sensor is a small
cylinder, so it is difficult to re-fixed the EMT sensor in the same rotation with respect to
the cylinder axis.

である仮想内視鏡画像にどのような影響を及ぼし，実内視鏡画像との間にどのような違い

を発生させるのかを幾何学的に説明する．

仮想内視鏡カメラにおいて，仮想内視鏡カメラと実内視鏡カメラの位置姿勢が一致して

いる場合は，仮想内視鏡カメラ座標系と実内視鏡カメラ座標系も一致しているため，仮想

内視鏡カメラ座標系からセンサ座標系への変換行列 S
VTは，術前のキャリブレーション処

理により得られた実内視鏡カメラ座標系からセンサ座標系への変換行列 S
CTと等しく

S
VT = S

CT, (4.2)
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第 4章 仮想内視鏡視軸と実内視鏡視軸回転誤差の補正手法

Fig. 4.3 The relationship of EMT sensor and endoscope camera. When the EMT sensor
is rotated with respect to the pointer axis, the transform matrix S

CT from the camera
coordinate system to the EMT sensor coordinate system is also changed.

であり，仮想内視鏡カメラ座標系から実内視鏡カメラ座標系への変換行列C
VTは単位行列

C
VT =


1 0 0 0

0 1 0 0

0 0 1 0

0 0 0 1

 (4.3)

となる．つまり，実内視鏡画像と仮想内視鏡画像は一致する．

一方，実内視鏡先端部に固定された EMTセンサがセンサ軸周りに θ回転すると仮定す

ると，実内視鏡カメラと EMTセンサの位置関係が変化するため，カメラ座標系からセン

サ座標系への真の変換行列 S
CT̂は

S
CT̂ = Rθ

S
CT, (4.4)

となる (Fig.4.3)．ここで，Rθは，センサ軸周りの回転行列である．しかし，仮想内視鏡

カメラ座標系からセンサ座標系への変換行列 S
VTは常にキャリブレーション処理時の行列
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S
CTであるため，

S
VT = S

CT ̸= Rθ
S
CT, (4.5)

となる．このとき，仮想内視鏡カメラ座標系から実内視鏡カメラ座標系への変換行列 V
CT

は，単位行列ではなく

C
VT = S

CT̂
−1S

VT =
(
Rθ

S
CT
)−1 S

CT (4.6)

となり，仮想内視鏡画像と実内視鏡画像との間に違いが生じる．

実内視鏡カメラ座標系からセンサ座標系への変換行列 S
CTは，センサ座標系における実

内視鏡カメラ座標系の回転変換 S
CRと平行移動変換 tを用いて，

S
CT =

(
S
CR t

0 1

)
, (4.7)

のように記述され，式 (4.4)は

S
CT̂ = Rθ

S
CT

=

(
Rθ 0

0 1

)(
S
CR t

0 1

)

=

(
Rθ

S
CR Rθ t

0 1

)
(4.8)

と書き直すことができる．

一方，もし回転誤差 θが，EMTセンサのセンサ軸周りの回転ではなく，実内視鏡カメ

ラ視軸周りの回転である場合は，カメラ座標系からセンサ座標系への真の変換行列 S
CT̂は

S
CT̂

′
= S

CTRθ

=

(
S
CR t

0 1

)(
Rθ 0

0 1

)

=

(
S
CRRθ t

0 1

)
(4.9)

となる．
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本研究の実験において用いた内視鏡の場合には，内視鏡先端に固定された EMTセンサ

の軸と内視鏡カメラの視軸の距離は 1.5mm程度しかなく，式 (4.8)のRθ tと式 (4.9)の

tは零に近く，Rθ tと tがほぼ等しいと考えられる．よって，

S
CT̂ =

(
Rθ

S
CR Rθ t

0 1

)

≈

(
Rθ

S
CR 0

0 1

)

=

(
S
CRRθ 0

0 1

)

≈

(
S
CR t

0 1

)
= S

CT̂
′

(4.10)

と近似できる．ここで，Rθ
S
CRと

S
CRRθは視軸に関する回転行列であるため，Rθ

S
CR = S

CRRθ

である．式 (4.6)は

C
VT = S

CT̂
−1S

VT

≈ S
CT̂

′−1S
VT =

(
S
CTRθ

)−1 S
CT

= R−1
θ , (4.11)

と近似でき，仮想内視鏡カメラ座標系から実内視鏡カメラ座標系への変換はカメラ視軸周

りの回転変換R−1
θ のみで表わされる．以上より，センサ軸周りの回転による誤差は，仮

想内視鏡視軸周りの回転となり，実内視鏡画像に対する仮想内視鏡画像の回転として表わ

れる．

4.4 視軸周りの回転誤差推定

仮想内視鏡カメラ視軸周りの回転誤差は，実内視鏡におけるエピポーラ幾何と仮想内視

鏡におけるエピポーラ幾何の関係を利用することで，推定することができる．

エピポーラ幾何 [87]( Fig.4.4)は，2つの視点CiとCi+1から得られた画像 Ii と Ii+1上

の対応点の位置関係から説明することができる．Fig.4.4に示しているように，空間中の

一点Xと画像 Iiと Ii+1上のXに対応する点 xと x
′
および視点CiとCi+1は同一の平面
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4.4. 視軸周りの回転誤差推定

Fig. 4.4 Epipolar geometry. The two cameras are indicated by their centers C(i) and
C(i+1) and image planes I(i) and I(i+1). The camera centers, 3D-space point X and its
images x and x′ lie on a common plane Π. The camera baseline, which joins the points
C(i) and C(i+1), intersects image planes at the epipoles e and e′. Any plane Π containing
the baseline is an epipolar plane, and intersects the image planes in corresponding
epipolar lines l and l′.

に位置する．画像 Ii と Ii+1上の視点Ci+1とCiに対応する点はそれぞれ eと e
′
で表わし，

epipoleと呼ばれる．

実内視鏡カメラと仮想内視鏡カメラの位置姿勢が完全に一致しているならば，実内視鏡

および仮想内視鏡，それぞれで計算されたepipoleのワールド座標系 (実空間)における位置

はもとより，実内視鏡と仮想内視鏡の両画像座標系における位置も一致する ( Fig.4.5(a))．

一方，実内視鏡カメラの視軸と仮想内視鏡カメラの視軸に回転誤差が存在する場合は，ワー

ルド座標系における epipoleの位置は一致するが，両画像座標系における epipoleの位置
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は一致しない (Fig.4.5(b))．

両座標系における epipole位置の違いを計算するために，実内視鏡画像と仮想内視鏡

画像，それぞれにおけるエピポーラ幾何を考える．主点 o (視軸と画像との交点) から

epipole eまでのベクトルを−→oeと表わす．Fig.4.5(a),(c)に示すように，仮想内視鏡に回

転誤差がない場合は，実内視鏡と仮想内視鏡画像の上方向 (vR 軸方向，vV 軸方向)，主

点 (oR, oV)，epipole(eR, eV)がすべて一致するため， 仮想内視鏡画像の上方向ベクト

ルおよび実内視鏡画像の上方向ベクトルそれぞれとベクトル−→oeVおよびベクトル
−→oeRの

なす角度が等しくなる．しかし，視軸における仮想内視鏡の回転誤差 θerrorが存在する場

合 (Fig.4.5(b),(d))，仮想内視鏡画像の主点と epipoleは実内視鏡画像と一致しているが，

上方向ベクトル vVが回転するため，上方向ベクトル vVとベクトル
−→oeVの角度も変化す

る．実内視鏡画像 I(i) 上のベクトル−→oeR と実内視鏡画像の上方向ベクトル vRの角度を

θRで表わし，実内視鏡画像に対する仮想内視鏡画像V(i)上のベクトル−→oeV と仮想内視鏡

画像の上方向ベクトル vVの角度を θV で表わすと，仮想内視鏡の上方向ベクトルと実内

視鏡の上方向ベクトルにおける回転誤差 θerror は，

θerror = θV − θR (4.12)

で表わすことができる．よって，仮想内視鏡画像を角度 θerror回転すると，仮想内視鏡と

実内視鏡画像の回転誤差を補正することができる．

以下，エピポーラ幾何間の関係を利用するための EMT出力と実内視鏡ビデオ画像の同

期，実内視鏡におけるエピポーラ幾何，仮想内視鏡におけるエピポーラ幾何，それぞれに

関して詳述する．

4.4.1 実内視鏡カメラとEMTの同期

エピポーラ幾何間の関係を利用するためには，実内視鏡カメラの撮影位置と完全に一致

する位置での EMTセンサの出力が必要である．しかしながら，実内視鏡カメラによる撮

影と EMTセンサによる計測にはそれぞれの計測頻度の違いによる計測位置ずれと，得ら

れた出力を計算機へ転送するのに必要な時間の違いによる計測遅延時間が存在する．そこ

で，まず実内視鏡カメラによる撮影と EMTセンサによる計測を Treeceらにより提案され

ている手法 [109]により同期させる (3.2.6節の参照)．

74



4.4. 視軸周りの回転誤差推定

(a)

(b)

(c) (d)

Fig. 4.5 The relationship of epipolar line in the real endoscope image plane and virtual
endoscope image plane with the rotation error (b) or not (a). (c) and (d) are the
image planes of real endoscope and vitural endoscope corresponding to (a) and (b)
respectively. o denotes the principal point on the image plane where the optical axis
pierces it. θR denotes the angle from upward direction vR to vector oeR which is from
principal oR to epipole eR on the real endoscope image plane. θV denotes the angle
from upward direction vV to vector oeV which is from principal oV to epipole eV on
the virtual endoscope image plane.
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(a) (b) (c)

(d) (e)

Fig. 4.6 The result of epipole detection using endoscope image pairs. Images (a) and
(d) are the images corresponding to I(i) and I(i+1), respectively. Images (b) and (e) are
the undistorted images corresponding to (a) and (d). White points on images (a) and
(b) are the feature points extracted by KLT algrithm. The white short hairlines denote
the optical flow lines on the image (b). Image (c) is the result image in which the angle
θR has been estimated. On the image (c), the white blob line denotes the epipole, and
the black broken line denotes the upward direction of the real endoscope image.

4.4.2 実内視鏡におけるエピポーラ幾何

実内視鏡における epipoleは，実内視鏡カメラから得られる連続する 2つの実内視鏡画

像 I(i), I(i+1) を利用し，レンズ歪み補正手法 [114]，KLT法 [115, 116]および RANSAC

[117,118]法を利用して計算される．得られた epipoleにより，実内視鏡画像 I(i)上のベク

トル−→oeRと実内視鏡画像の上方向ベクトルvRの角 θRを算出することができる ( Fig.4.6)．

なお，KLT法における対応特徴点抽出誤差 [116]に起因する epipole位置の誤推定が存

在するため，実内視鏡画像中の対応特徴点の平均移動距離が閾値D以下，また対応画像

特徴点数が G以下となる実内視鏡カメラ位置ではセンサ軸周りの回転誤差推定を行なわ

ない．
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Fig. 4.7 The epipole on the virtual endoscope image. C
(i)

V and C
(i+1)

V are the position

of virtual endoscopic camera corresponding to images I(i) and I(i+1). The point C(i+1)

V
is projected on the image plane of virtual endoscopic camera at the position C

(i)

V . The
projected point eV is the epipole of the virtual endoscopic images actually.

4.4.3 仮想内視鏡におけるエピポーラ幾何

仮想内視鏡におけるエピポーラ幾何は，異なる位置で計測された EMTセンサ出力と予

め計算した実内視鏡カメラの内部パラメータ (仮想内視鏡画像生成に使用するものと同じ)

を利用して計算される．

仮想内視鏡画像 Vi 上のベクトル−→oeV と仮想内視鏡画像の上方向ベクトル vVの成す

角度 θVの計算には，仮想内視鏡画像 Vi上の epipoleを算出する必要がある．実内視鏡

では，実内視鏡画像の対応特徴点を利用することで epipoleを算出したが，仮想内視鏡で

は，実内視鏡カメラに対応する仮想内視鏡カメラの位置姿勢は EMTセンサの出力から得

ることができるため，幾何学的に算出することができる ( Fig.4.7)．

まず，同期された EMTセンサの出力より，EMTセンサとカメラの位置関係 S
CTを利用
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Fig. 4.8 The effection of EMT output error on epipole of virtual endoscope image.
Although there is little difference between C

(i+1)

V and C̃
(i+1)

V , the projected points of
them are at the opposite position with respect principal point o V

して，画像 I(i)と I(i+1)に対応する仮想内視鏡カメラの位置C
(i)

V とC
(i+1)

V を推定する．次

に，位置C
(i)

V での仮想内視鏡カメラ座標系におけるC
(i+1)

V の座標p
(i+1)

S を算出する．続い

て，点 p
(i+1)

S をC
(i)

V での仮想内視鏡の投影面Vに投影する．投影した点 eVは，画像 I(i)

と I(i+1)に対応する仮想内視鏡画像の epipoleである．最後に，得られた epipole eVを用

いて，仮想内視鏡画像の主点 oV から epipole eVまでのベクトル
−→oeVと仮想内視鏡画像

の上方向ベクトル vVのなす角度 θVを算出する．

また，EMTセンサ出力には二乗平均平方根 (RMS)で 1.2 mm程度の誤差が存在するた

め，θVの算出結果への影響は無視できない．例えば， Fig.4.8に示すように，位置C
(i+1)

V
に誤差が加えられ，C̃

(i+1)

V となる場合，C̃
(i+1)

V の仮想内視鏡画像平面への射影点 ẽVは実

際の射影点 eVに対して主点 oVの反対側に位置する．この場合の θVの算出結果には 180◦
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Fig. 4.9 The motion mode of flexible endoscope tip.

程度の反転誤差が存在する．そのため，仮想内視鏡に対応する実内視鏡画像の epipoleの

情報を利用して，視点の移動方向を推定することで，仮想内視鏡の移動方向を修正する．

Fig.4.9に示すような軟性内視鏡先端を曲げる動作において，位置C
(i)

R と位置C
(i+1)

R で

撮影した画像 I(i)と I(i+1)の関係を考える ( Fig.4.10)．内視鏡カメラが左側のC
(i)

R から右

側のC
(i+1)

R へ回転すると，C
(i+1)

R で撮影した画像 I(i+1)と比較して，C
(i)

R で撮影した画像

I(i)のオプティカルフローベクトル (Optical flow vector，対応特徴点の移動ベクトル)の

方向は，内視鏡画像の右から左の方向である．また，位置 C
(i+1)

R は位置 C
(i)

R でのカメラ

座標系視軸の負方向にある (Fig.4.10(a))なら，C
(i+1)

R の画像 I(i)上の対応点が主点 eRの

左側に位置する．すなわち，ベクトル−→oeRと特徴点の移動ベクトルの内積が 0以上であ

る．なお，位置C
(i+1)

R は位置C
(i)

R でのカメラ座標系視軸の正方向にある (Fig.4.10(b))な

ら，C
(i+1)

R の画像 I(i)上の対応点が主点 eRの右側に位置する．すなわち，ベクトル
−→oeR

と特徴点の移動ベクトルの内積が 0以下である．

この事実を利用して，位置 C
(i)

R と位置 C
(i+1)

R の仮想内視鏡カメラの位置を以下の規則

で修正する．　

(1) ベクトル−→oeRと特徴点移動ベクトルの内積が正のとき，もし位置 C
(i+1)

V が位置 C
(i)

V
でのカメラ座標系の視軸の正方向に位置しているなら，負方向に修正する．
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(a)

(b)

Fig. 4.10 The relationship of optical flow vector and epipole vector in different cases.

(2) ベクトル−→oeRと特徴点移動ベクトルの内積が負のとき，もし位置 C
(i+1)

V が位置 C
(i)

V
でのカメラ座標系の視軸の負方向に位置しているなら，正方向に修正する．

修正したデータは θVの算出に利用される．
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Fig. 4.11 Artifacts of interlace and color in images. When a real endoscopic image is
captured while moving the endoscope, color artifacts and interlace artifacts will appear
on the real endoscopic image because of different positions are integrated into one
frame.

4.4.4 回転誤差の補正

推定したセンサ軸回転誤差 θerrorには，実内視鏡画像に含まれるノイズ，対応特徴点抽

出の精度，EMT装置自体に存在する誤差などに起因する誤差を含んでいる．そのため，こ

の誤差を軽減するため，現在の推定回転誤差を含む過去 N回分の推定回転誤差の平均値

を最終的な推定回転誤差 θ̄

θ̄ =
1

N

N−1∑
n=0

θ(n)error, (4.13)

として出力する．ここで，θ
(n)
errorは，n回前の推定回転誤差であり，θ

(0)
errorは，現在の推定

回転誤差を表わす．

4.4.5 補正精度の向上

実内視鏡画像からの特徴点抽出精度は，実内視鏡画像の品質に大きく依存する．実環境

において取得した実内視鏡画像には，Fig.4.11に示すような，とびこし走査 (画像に存在
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する櫛状の模様)や色偽影 (画像の一部に生じる偽色)など特徴点抽出に悪影響を与える要

因が多数存在する．特徴点の抽出精度を向上するため，このような低品質の実内視鏡画像

を自動的に検出し，センサ軸周りの回転誤差推定に利用しない．以下に検出方法について

述べる．

色偽影が生じる原因は，実内視鏡画像を生成する赤，緑，青の 3つのチャンネルで撮影

する位置が一致していないからである．取得した内視鏡画像の偽色を除去するため，セン

サ軸周りの回転誤差推定には内視鏡画像の 1つの色チャンネルのみを利用する．本研究で

は，緑色のチャンネルを利用して実験を行う．

とびこし走査に対しては，画像の曲率積分 L

L =

∫
I

κ(p) (4.14)

を考察することで，とびこし走査が存在する画像を検出する．ここで，κ(p)は画像 I 上

ある点 pにベクトル vにおける曲率であり，

κ(p) = vT


∂2f

∂x2
(p)

∂2f

∂x∂y
(p)

∂2f

∂x∂y
(p)

∂2f

∂y2
(p)

v (4.15)

で算出される．本研究では，ベクトル vを内視鏡画像の上方向の単位ベクトルとする．と

びこし走査が存在しない画像の曲率積分Lの最大値を閾値 ξとする．内視鏡画像の曲率積

分Lが閾値 ξより大きくなった場合，センサ軸周りの回転誤差推定に利用する画像から除

去する．

4.5 実験と結果

提案手法の有効性を確認するため，EMTとして 3D Guidance (Ascension Technology

Corp., Burlington, VT, U.S.A.)，軟性内視鏡として BF200 (オリンパス，東京)，および頭

蓋骨ファントム を使用したセンサ軸回転誤差推定に関する実験を行なった．実験に使用

した機材の様子を Fig.4.12に示す．実験には，実内視鏡先端部を頭蓋骨ファントムに挿

入し，頭蓋骨ファントム内部を移動しながら取得した実内視鏡画像と EMTセンサの出力

を使用した．また，実験に使用した計算機の仕様は CPU:Intel Xeon 2.80GHz× 2，メモ
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リ:4.00GByte，OS:Microsoft Windows Vista 64bitであり，回転誤差の推定には約 0.3秒

を要した．

回転誤差推定精度を評価するために，予め計算した実内視鏡カメラ座標系から EMTセ

ンサ座標系への変換行列 S
CTに対して，疑似的な既知のセンサ軸回転誤差 θ̃errorを加えた．

なお，実験に使用したパラメータは，N =30(過去 30回分の推定回転誤差の平均値をと

る)，D =5(応特徴点の平均移動距離は 5以上)，G =20(対応画像特徴点数は 20以上)で

ある．10回の試行により得られた結果を Table 4.1に示す．推定された回転誤差を用い

て，仮想内視鏡の回転誤差を補正する実験をした．実内視鏡画像と対応する仮想内視鏡画

像を Fig.4.13に示す．また，回転誤差の推定精度への影響要素に関する実験も行なった．

また，EMTセンサと実内視鏡の出力遅延 δの回転誤差推定精度への影響を調査するた

め，遅延 δ̃を様々に変化させて，回転誤差の推定実験を行なった．結果を Fig.4.14に示

す．さらに，実内視鏡画像特徴点の移動距離の回転誤差推定精度への影響を調査するた

め，実内視鏡画像特徴点の移動距離閾値Dを様々に変化させた実験も行なった．結果を

Fig.4.15に示す．

移動平均に利用する θerrorの数N を合理的に決めるため，様々なN を利用して，移動

平均に利用する θerrorの数Nと回転誤差の関係を調査した．結果を Fig.4.16に示す．さら

に，4.4.3節に述べた反転誤差軽減法の有効性確認のための反転誤差軽減処理の有効無効

時の比較実験を Fig.4.17に示す．

4.6 考察

10回の試行結果 (Table 4.1)より，提案手法の有効性を確認した．Table 4.1に示して

いるように，仮想内視鏡回転誤差の推定精度は 8± 10◦(平均誤差±標準偏差)であり，最

大誤差は 30◦程度であった．これより，視軸回転誤差を平均で 8◦まで，最大でも 30◦ま

で低減可能であることが示された．

Fig.4.14は仮想内視鏡回転誤差の補正精度と EMTセンサおよび実内視鏡出力遅延の誤

差の関係を示している．Fig.4.14の横軸は実内視鏡画像に対応する EMTセンサの出力の

算出に利用した様々な出力遅延 δ̃であり，縦軸は利用した遅延 δ̃に対応する補正した回転

誤差の標準偏差である．Fig.4.14からわかるように，利用した遅延 δ̃の値は，推定値 δに

近ければ近いほど，仮想内視鏡回転誤差の補正精度が高くなる．推定値 δ利用時の補正精
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Table 4.1 The accuracy of estimated rotation angle.

No.
Ave. feature
points count

STDev
[degrees]

Ave. error
[degrees]

Max. error
[degrees]

1 121.5 3.9 3.2 12.1

2 78.3 6.7 5.7 20.1

3 62.9 7.3 6.4 19.5

4 86.8 8.1 7.1 19.2

5 62.1 7.9 7.6 19.6

6 84.9 5.2 6.2 22.9

7 66.9 6.2 7.8 22.3

8 79.5 8.2 7.7 25.9

9 60.1 9.8 5.5 28.9

10 70.0 6.7 5.6 19.7

度よりも高精度な回転誤差推定結果が得られる δ̃(δ̃ =115ms)が存在するのは，δの推定

に関しても誤差が存在しているためである．

Fig.4.15は，対応特徴点の平均移動距離の閾値Dと回転誤差推定精度の関係である．図

に示すように，対応特徴点の平均移動距離の閾値Dが大きければ大きいほど，補正精度

は高くなる．しかし，D =5以上でほとんど変化しない．

Fig.4.16は移動平均に利用する θerrorの数Nと補正精度との関係を示している．Fig.4.16

から読み取れるように，N の増加とともに補正精度が高くなり，N =30以上ではほとん

ど変化しない．しかしながら，実際にはセンサ軸周りの回転量は，術中にも変化するた

め，良い推定結果が得られるN は常に変化する可能性がある．最適なN の決定は，今後

の課題である．

Fig.4.17(a)は，オプティカルフローを利用した仮想内視鏡の位置修正を行なわない場

合の θ̃errorの推定誤差分布である．図からわかるように，補正誤差は約 0◦と約±180◦のグ

ループに分けることができる．±180◦のグループの補正結果には 4.4.3節で述べた 180◦
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Fig. 4.12 Scene of the experiment. A head phantom is fixed in magnetic field of EMT
(the measuring volume of EMT). An EMT sensor is fixed at the tip of endoscope. The
endoscope tip is inserted into the phantom through a hole.

Fig. 4.13 The virtual images with (the second row) and without (the third row) com-
pensation corresponding to the real images (the first row).

の反転誤差が含まれていることがわかる．Fig.4.17(b)は，オプティカルフローを利用し

た仮想内視鏡の位置修正を利用した場合の推定誤差分布である．図からわかるように反転
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Fig. 4.14 Accuracy of estimation in different delay time without moving average (N =

1). The accuracy of rotation error compensation become bad when the estimated delay
time is going far from the true value.

誤差が軽減され，ジンバルロックのような画像のちらつきは解消された．これにより，オ

プティカルフローを利用した仮想内視鏡の位置修正の有効性を確認できる．

Fig.4.18は，内視鏡カメラで撮影した画像における偽色と色チャンネルの関係を示し

ている．本研究では，ノイズが最小である緑チャンネルの画像を回転誤差推定に利用す

る．Fig.4.19は，画像の上方向における曲率積分の結果を示している．とびこし走査が存

在する画像は，曲率積分の出力が高いという特徴がある．実験結果から，偽色やとびこ

し走査が検出された画像を除去することにより，回転誤差の推定精度を向上可能であった

(Fig.4.20)．Fig.4.21に示すように，閾値 ξは，画像の内容によって変化する．本研究で

は，画像の内容に応じて，閾値 ξを設定する．そのため，閾値 ξを自動的に決定する手法

構築が今後の課題と考えられる．

移動平均と仮想内視鏡の位置修正により推定精度が大幅に向上した．しかしながら，最

大 30◦程度の大きな誤差が依然として存在する．これは，回転誤差推定結果にはずれ値

(推定失敗値)が含まれているためと考えられる．回転誤差の推定失敗は主に 1)実内視鏡

画像からの特徴点検出の失敗，2)実内視鏡画像からの epipole推定における誤差，およ

び 3)EMTセンサ自体が持つ出力誤差の 3つの問題より生じる．1)画像の色偽影やとびこ
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Fig. 4.15 Accuracy of compensation in different optical flow vector length. The accuracy
of rotation error compensation becomes better as the average length of optical flow
vectors longer, without moving average (N = 1).

し走査を検出することで，一部低品質の実内視鏡画像の除去ができるが，内視鏡画像に

おける特徴点検出失敗が存在する．回転誤差推定でのはずれ値の発生を抑制するために

は，より強固な特徴点検出手法が必要である．2)実内視鏡画像における回転角度の推定

は，epipoleの推定精度に大きく依存する．これは，連続する実内視鏡画像から得られる

epipoleの位置は実内視鏡画像の主点と近く，わずかな epipole推定誤差が回転角度計算

での大きな誤差となり表われるからである．より高精度な epipole推定のためには，3枚

以上の画像を使用する多視点エピポーラ幾何の導入が必要である．3)EMTセンサ自体の

持つ出力誤差は仮想内視鏡カメラにおける epipoleの推定誤差として表われる．そのため，

実空間上では一致するはずの実内視鏡画像における epipoleとの間で不一致が生じ，回転

誤差の推定精度が大幅に低下する．この問題は epipole推定に使用する仮想内視鏡カメラ

の距離が EMTセンサ自体の出力誤差に近い場合に特に顕著である．そのため，epipole推

定に使用する仮想内視鏡カメラ間の距離に応じて，回転誤差推定を行わないなどの対策が
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Fig. 4.16 The effect of size of moving average. The accuracy of rotation error compen-
sation becomes better as the size wider.

必要である．

文献 [119]に示される従来手法は，EMTセンサと内視鏡の位置関係を求めることで，

仮想内視鏡の回転誤差を補正する．この手法では約 7◦程度まで回転誤差を低減すること

が可能であるが，補正処理には時間と道具を要すため，手術中における利用は難しい．提

案手法による補正の最大誤差は 30◦程度であるが，平均誤差が 8◦程度であり，補正処理

には特別な道具を必要とせず，手術中の実内視鏡画像と EMTセンサ出力のみで再度対応

付けを行なうことができる．そのため，手術を中断せず随時補正を行なっていくことが可

能であり，臨床への応用が期待できる．しかしながら，現在の手法では，充分な視差を確

保し，正確な epipoleを推定するために，内視鏡先端を大きく湾曲させながら実内視鏡画

像を複数枚取得する必要がある．そのため，術中での回転誤差補正には N回分の回転誤

差推定が充分に可能な 10秒程度の時間が必要となる．今後は，より高精度に epipoleを

計算する手法を採用し，術中の通常の動作から得られる実内視鏡画像のみによる，オンラ

インでのリアルタイム回転誤差補正を実現する予定である．
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(a)

(b)

Fig. 4.17 Rotation error after compensation just using two images without (a) or with
(b) position check.

また本研究では，前述したとおり EMTセンサをゴム製のリングを用い内視鏡先端位置

に固定している．これは，術前の滅菌処理や術中のEMTセンサ破損に対応するため，EMT

センサを容易に取り外し可能な状態にしておく必要があるためである．今後は，EMTセ

ンサの生産段階での形状なども含め，より確実な EMTセンサ固定方法に関しても検討し

ていく．
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Fig. 4.18 Color artifact in endoscopic images. Real images (1st column), red channel
images (2nd column), green channel images (3rd column), blue channel images (4th

column), and gray images (5th column) of endoscope outputs. Interlace artifact can
be seen on R, G and B channel images (see regions indicated by green arrows.) Weak
noise indicated can be seen on R channel image of Case 3 (see regions indicated by red
arrows).

4.7 まとめ

本研究では，実内視鏡におけるエピポーラ幾何と仮想内視鏡におけるエピポーラ幾何

の関係に基づく簡便なセンサ軸回転誤差補正手法に関して述べた．提案手法は，キャリブ

レーションチャートを必要せず，軟性神経内視鏡手術ナビゲーションシステムにより常時

取得されている情報のみを利用する．そのため，術中における回転誤差補正が可能であ

る．頭蓋骨ファントムを使用した実験では，最大誤差が 30◦程度，誤差の標準偏差が 10◦

程度，平均誤差が 8◦程度の精度でセンサ軸回転誤差推定が可能であった．キャリブレー

ションチャートを用いた内視鏡カメラと EMTセンサの対応付け手法の平均 7◦の回転誤差
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Fig. 4.19 Outputs of curvature. Images in bottom row are the outputs corresponding to
images in top row. Curvatures becomes higher on images where interlace artifact can
be seen (column 3 to 5). Although there are some natural horizontal lines in images (
in columns 2, 4 and 5, denoted by blue arrows), the curvature keeps a lower output in
un-interlace artifact image (column 2). If there is a sharp horizontal line (denoted by
yellow arrow), the output of curvature becomes higher.

より，精度が 1◦程度低下するが，本手法では，術中に取得したカメラ画像と EMTセンサ

の出力のみを利用して，回転誤差の補正ができるため，臨床への適用は可能である．

また，本研究では，1)とびこし走査や色偽影など特徴点検出に悪影響を与える内視鏡

画像を自動除去すること，2)移動情報を利用して EMTセンサと内視鏡画像の出力を同期

化すること，3)オプティカルフローを用いて，推定結果の外れ値を自動検出することを

行い，推定した結果の精度が低下する問題を解決した．

今後の課題としては，神経内視鏡手術臨床応用に要求された 5度以下の回転誤差を満た

すため，視軸回転誤差補正精度の向上，より詳細な精度評価と術中におけるリアルタイム

での回転誤差補正などが挙げられる．
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(a)

(b)

Fig. 4.20 Errors of estimated rotation angles. Figures (a) and (b) show estimation
errors of rotational angle without and with removing artifact images, respectively. Es-
timation of rotational angle can be significantly improved by removing artifact images
from calibration process.
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(a)

(b)

Fig. 4.21 Curvature integration Ls of images. Figures (a) and (b) show integration
of curvature for different images, respectively. Image having interlace artifact can be
easily distinguished by integration of curvature.
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第5章 ボリュームレンダリング画像上へ
の血管名の表示手法

本章では，ボリュームレンダリング画像上へ血管名称を表示する手法について述べる．

手術ナビゲーション情報を提示するため，これまで，可視化後の 2次元画像上に解剖学的

構造物の名称 (以下，解剖ラベル)を重畳表示する手法が提案されている．この手法では，

表示対象を 2次元画像に投影し，投影された表示対象の領域に解剖ラベルを描画する．し

かしながら，表示された解剖ラベルは 2次元画像上に直接描画されるため，表示対象の 3

次元形状に即した表示ができない．この問題に対して，解剖ラベルを直接表示対象のサー

フェイスモデルにテクスチャマッピングすることで，解剖ラベルが付与された可視化画像

を生成する手法が提案されている．しかしながら，この手法ではサーフェイスレンダリン

グに基づいた可視化画像を使用しており，モデリングされた領域以外の解剖学的組織を観

察することはできない．

そのため本研究では，血管枝の名前を解剖アトラスの教科書のようにボリュームレンダ

リング画像上へ表示する手法を提案する．提案手法では，血管枝の名前，芯線，太さ，長

さ，位置，走行方向などの血管特徴のみを利用して，血管名とその表示位置を決定する．

その後，血管名文字範囲内のボリュームレンダリング画像の透明度を利用することで，血

管名と他の臓器・組織との重なりを表現しながら，血管の表面上に血管名を重畳した画像

を生成する．提案手法は，血管名を正確に表示対象の血管領域に表示できるだけではな

く，ボリュームレンダリングの利点である血管位置の深さ情報や，血管と他の臓器の重な

りも表現することができる．

5.1 はじめに

人体内部の構造を 0.5mm3程度の解像度で観察することが可能な高精細CT画像は，従来

難しかった微細な構造の観察を可能としている．この微細構造を 3次元的に把握すること
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が可能なサーフェイスレンダリングやボリュームレンダリングなど，医用画像の3次元可視

化技術は診断や手術などの臨床の場において欠かせないものとなっている [23,120,121]．

血管の形態および構造を正確に把握することは，様々な医学応用において非常に重要で

ある [122, 123]．臨床の場において，血管構造情報は術前計画の立案や病状の把握にお

いて非常に有用な情報である．特に外科手術では，血管の構造によって手術の進め方が大

きく異なる場合もある．腹腔内視鏡 (以下，腹腔鏡)手術の術前計画と手術ナビゲーショ

ンは医学応用の 1つの例として挙げられる．腹腔鏡手術を行う前に，医師はボリュームレ

ンダリングで可視化した 3次元 CT画像を見ながら，患者の腹部血管の構造を把握する．

血管の枝を詳しく観察するために画面を拡大し，血管枝の局所領域のみが表示される状態

になると，視野中の血管枝を認識しづらいという問題がある．この場合は，血管枝に血管

名を付与して表示すれば，医師の血管名理解を容易にすることができる．腹腔鏡手術中に

は，腹腔鏡手術ナビゲーションシステムを用いると，腹腔鏡画像に対応する仮想内視鏡画

像を生成し，術者の操作を誘導することが可能である．また，術者は患者の解剖構造，特

に腹部動脈構造を確認しながら，手術を行うことができる．このナビゲーションシステム

において，血管の解剖学的名前を表示することができれば，医師の血管構造理解を支援す

ることができる．

第 2章で述べた EMTセンサを用いた内視鏡手術ナビゲーションシステムの追跡システ

ムをOT(Optical Tracking system)センサを用いたシステムに変更して，腹腔鏡手術ナビ

ゲーションシステムを実装し，愛知県がんセンター中央病院消化器外科の手術室で臨床実

験を 20回行った (Fig. 5.1)．このナビゲーションシステムでは，術野中に存在する微細

な血管の提示ができるが，血管に血管名が付与されないため，経験豊富な術者でも血管構

造を見失うことがある．内視鏡下冠動脈バイパス手術 [124–127]などの重要な血管に関

する手術において，血管名付けは，目標血管と他の血管を区別する有効な方法である．そ

のため，血管名付けを行うことができる手術ナビゲーションシステムが医師に期待されて

いる．

計算機支援診断及び計算機支援手術の高度化を目的として，気管支の枝名対応付け [75]

や皮質領域名対応付け [76]，血管名対応付け [77, 78, 123, 128–130]など解剖学的構造

の認識理解に関する研究が注目されている．

一般的に，3次元医用画像を可視化するため，ボリュームレンダリングとサーフェイス
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5.1. はじめに

Fig. 5.1 Scene of clinical experiment of laparoscope navigation. Navigation system
navigates surgeons using virtual endoscope images (left) corresponding to laparoscopic
images (right) by tracking laparoscope with an optical tracker. Virtual laparoscopic
images are shown for augmentation of anatomical structure understanding.

レンダリングの 2つの方法がある [21–23]．サーフェイスレンダリングによる医用画像の

可視化は，ボリュームデータである医用画像から構築された可視化対象臓器のサーフェイ

スモデルを利用して実現される [26]．サーフェイスモデルの構築には，様々な研究者に

より提案されている臓器セグメンテーション手法 [131–133]，及びボリュームデータか

らの表面再構成手法 [24,25]が利用される．このサーフェイスレンダリングによる可視化

は，一般的なグラフィックスハードウェアで高速に処理することが可能である．また，テ

クスチャマッピングなどを利用することで，複雑なサーフェイスモデルに対しても容易に

文字列や模様を描画することができる．しかしながら，医用画像からの臓器セグメンテー

ションは現在でも難しい問題であり，高精度な臓器サーフェイスモデルの構築には，多く

の手間を要する．また，あくまでも，臓器の表面形状のみを表現する可視化手法であるた

め，臓器内部の組織やサーフェイスモデルが構築されていない臓器を観察することは不可

能である (Table 5.1)．

それに対して，ボリュームレンダリングによる医用画像の可視化では，ボリュームデー

タである医用画像のボクセル値そのものに基づいて可視化が行われる [23,26–30]．また，
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第 5章 ボリュームレンダリング画像上への血管名の表示手法

Table 5.1 Comparision of surface rendering and volume rendering.

ボリュームレンダリング サーフェイスレンダリング

処理コスト 多 少
サーフェイスの抽出 不要 要

臓器内部の観察 可能 不可能

レンダリングに使用するボクセル値と色・透明度の関係を変更することで，臓器内部を

含む様々な対象を詳細に観察することが可能である．ボリュームレンダリングの実行には

サーフェイスレンダリングと比較して多くの処理コストを必要とするが，近年の計算機性

能向上やアルゴリズムの改良により，実用的な速度での表示が可能となっている．そのた

め，今日の臨床の場における医用画像の可視化には，ボリュームレンダリングが利用でき

るようになってきた．

本章では，ボリュームレンダリングに基づく可視化画像中に表示対象とする血管解剖ラ

ベルを，臓器との前後関係を考慮して融合表示する手法を提案する．提案手法では，医用

画像から血管の解剖学的構造を認識理解することで，血管名とその表示位置を決定する．

その後，血管名が融合表示された可視化画像を，サーフェイスレンダリングとボリューム

レンダリングを組み合わせることで生成する．以下，5.2節で従来研究と問題点，5.3節

で血管名の表示手法の概要，5.4節で血管情報の生成，5.5節で血管情報の表示に関して

それぞれ述べ，5.6節で実験を行い，5.7節で考察を加える．

5.2 従来研究と問題点

ある物体を説明するためにその名前や説明を注記することは，注釈 (annotation)とよ

ばれ，様々な分野で重要な役割を果たしている (Fig. 5.2 [134])．地図ラベルは，代表的

な注釈の 1つであり，2次元画像に文字を並べて情報を提示する [135,136]．計算機支援

診断及び計算機支援手術システムにおいては，解剖学的構造の注釈を表現するため，3次

元的な注釈表現が必要であり [89]，これまでにいくつか，可視化された 3次元画像上の

注釈表現に関する研究が報告されている [75,88,90,137–140]．Hartmannらは，可視化

後の 2次元画像 (以下，可視化画像)に解剖学的構造物の名称 (以下，解剖ラベル)を重畳

表示する手法を提案している [88]．この手法では，表示対象を可視化画像に投影し，可
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5.2. 従来研究と問題点

Fig. 5.2 Example of annotation from the Gray’s Anatomy Atlas [134]. Two styles of
annotation representation are adopted: free-floating label, e.g., ‘Right vagus’ and in-
ternal label, e.g., ‘Artery’ . The label on the surface of structures may represent the
shape. For example, distortion of ‘Thoracic Aorta’ represents the cylindrical shape of the
blood vessel [89].

視化画像上で投影した表示対象の領域に，解剖ラベルを描画する．しかしながら，表示さ

れた解剖ラベルは可視化画像上に直接描画されるため，表示対象の 3次元形状に即した

表示ができない．この問題に対して，Ropinskiらは解剖ラベルを直接表示対象のサーフェ

イスモデルにテクスチャマッピングすることで，解剖学的情報が付与された可視化画像を

生成する手法を提案している [89]．さらに，Ciprianoらは複雑なサーフェイスモデルに

おいても，解剖ラベルの可読性を確保するために，テクスチャマッピング専用の平滑化さ

れた形状のサーフェイスモデルを追加で用いる手法を提案している [90]．しかしながら，

これらの手法ではサーフェイスレンダリングに基づいた可視化画像を使用しており，解剖
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第 5章 ボリュームレンダリング画像上への血管名の表示手法

的組織の内部構造を観察することはできない．

前節で述べたように，計算機支援診断及び計算機支援手術システムにおいて，血管解剖

ラベルの表示 (以下，血管名付け)が期待されている．サーフェイスレンダリングにおい

て，血管名付けは，文献 [89, 90]に提案された手法で実現ができる．しかし，ボリュー

ムレンダリングでの 3次元医用画像の可視化は，組織内部の観察が可能であり，臨床に欠

かせないものである．例えば，脂肪に隠れた血管の表現は，サーフェイスレンダリングで

は難しい．そこで，ボリュームレンダリング画像上への血管名称付けを行う手法の開発が

期待されている．

ボリュームデータと完全不透明なサーフェイスの融合表示は，サーフェイスレンダリン

グで得られたデプスバッファを，ボリュームレンダリングのアルゴリズムの 1つであるレ

イキャスティング [28,29]法における累積計算打ち切りに利用する，2パスレンダリングに

より実現することが可能である [141,142]．文献 [142]に提案された手法は，shear-warp

レンダリング手法を用いるため，解像度が低下するという問題がある．文献 [141]で提

案した手法は，可視化対象のデプスバッファを利用することで，ボリュームデータと完全

不透明なサーフェイスの融合表示を行う．この手法では，視点が固定され，3次元医用画

像から表示するものを予めに抽出することも必要である．

そのため，本研究は，ボリュームレンダリング画像上への血管名付けお行う手法を提案

する．本手法では，血管解剖ラベルのデプス情報のみを記録するデプスバッファを利用す

る．本手法では，3次元医用画像から表示するものを予め抽出する必要がなく，視点位置

を自由に変更することも可能である．さらに，ボリュームレンダリングの利点としての半

透明組織に隠れた血管の位置を表示もでき，この血管に対応する血管名も同様に表示で

きる．

5.3 血管名表示手法概要

処理の概要を Fig.5.3に示す．本処理は大きく分けて，血管情報の生成と表示の 2段階

で行われる．まず，血管情報の生成では，3次元医用画像Vから血管領域，血管芯線，血

管の太さ (半径)，及び解剖ラベルとしての血管名などの血管情報を取得する．続いて，血

管情報から血管サーフェイスモデルを生成する．その後，この血管サーフェイスモデルに

対して，視点位置を考慮し，適切な血管名表示位置を決定し，血管サーフェイスモデル

100



5.3. 血管名表示手法概要

Fig. 5.3 Block diagram of the proposed method.

に血管名を描画する．描画した血管名を血管ラベルと呼ぶ．また，血管情報の表示では，

サーフェイスレンダリングにより，適切な位置に血管ラベルが表示されたサーフェイスレ

ンダリング画像 ISを取得する．この際，同時に視点から血管ラベルまでの奥行き情報で

あるデプスバッファDを取得する．続いてこのデプスバッファを利用したレイキャスティ

ングにより，ボリュームレンダリング画像を生成する．最後に，サーフェイスレンダリン

グ画像とボリュームレンダリング画像を透明度を考慮して混合処理を行うことで，血管ラ

ベルが重畳表示された可視化画像 Iを得る．
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第 5章 ボリュームレンダリング画像上への血管名の表示手法

5.4 処理1：血管情報の生成

血管情報を医師に提示するためには，血管名などの解剖学的情報と血管の 3次元的な構

造である幾何学的情報が必要である．以下，血管情報の取得と血管サーフェイスモデルの

構築に関して詳述する．

5.4.1 血管情報の取得

血管情報を取得するため，まず局所濃淡構造解析を用いた血管領域抽出手法 [133]を利

用して 3次元データから血管領域を抽出する．次に，抽出された血管領域から血管の芯線

を求め，血管分岐情報を利用した血管名自動対応付け手法 [77]を用いて血管枝毎の名前

Li，芯線Ci = {pj
i}，半径Ri = {rji }を求める．ここで，p

j
i は芯線Ci上の画素位置を表し，

rji は点pj
i に対応する血管半径である．ここでの位置座標系はワールド座標である (以下の

記述中は，特に示していない場合は，座標系は全てワールド座標系である)．i (1 ≤ i ≤ M)

は血管枝のインデックスであり，j (1 ≤ j ≤ Ni)は血管枝芯線画素のインデックスである．

ここで，M は認識された血管枝の数であり， Niは血管枝 jの芯線上の画素数である．

5.4.2 血管サーフェイスモデルの生成

血管サーフェイスモデルの生成は，血管枝の芯線の平滑化と血管サーフェイスの構築の

2つの処理により実現される．

まず，血管枝芯線を平滑化する．血管サーフェイスモデルを生成するとき，サーフェイ

スの滑らかさを確保するため，抽出された芯線Ci上の点 pj
i と対応する半径 rji を

p̂j
i =

1

2n+ 1

n∑
k=−n

pj+k
i (n<j≤Ni − n), (5.1)

p̂j
i = pj

i (j≤n, j>Ni − n), (5.2)

r̂ji =
1

2n+ 1

n∑
k=−n

rj+k
i (n<j≤Ni − n), (5.3)

r̂ji = rji (j≤n, j>Ni − n) (5.4)

により平滑化する．p̂j
i と r̂ji は，血管枝 iの画素 jに対応する，平滑化した位置と半径で

ある．
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5.5. 処理 2：血管情報の表示

Fig. 5.4 Segment of vessel tube.

次に，血管サーフェイスを構築する．ある血管枝 iに対応するサーフェイスは，位置，

走行方向及び半径が血管枝 iと一致する円筒 Tiと見なすことができる．円筒 Tiを，血管

枝の芯線上の点 p̂j
i (1 < j < Ni)における走行方向と垂直かつ p̂j

i を通る平面で切断すると，

Ni − 3の円筒 tji (1 < j < Ni − 1)が得られる．1つの円筒 tji (1 < j < Ni − 1) は 2つの円

盤Πj
i とΠj+1

i で決められる (Fig.5.4)．円盤Πj
i の中心は p̂j

i であり，半径は κr̂ji である．

円盤の法線はベクトル p̂j+1
i − p̂1−j

i である．ここで κは円筒の半径を調整するパラメータ

である．血管枝 iに対する血管サーフェイスモデルは円筒 tji (1 < j < Ni − 1)を組み合わ

せたものである．

5.5 処理2：血管情報の表示

本節は，視点 eに対応する可視化画像 Iの生成方法について，血管名表示位置の決定と

可視化画像の生成に分けて述べる．
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Fig. 5.5 Label region on a vessel branch

5.5.1 表示位置の決定

血管名が常に見えるように，血管ラベルの向きは，血管ラベルの位置から視点までの方

向と一致することが必要である．そのため，血管ラベルを常に視点への向きで血管サー

フェイスモデルに描画する．血管芯線 Ĉiの点 p̂j
i に対して，血管枝 iの名前 Liの表示領

域は，点 p̂j
i に血管の走行方向と垂直な円盤の一部円弧とする (Fig.5.5)．この円盤上の点

qj,θ
i は

qj,θ,ζ
i = ζp̂j

i + (1− ζ)p̂j+1
i (5.5)

+κ(ζr̂ji + (1− ζ)r̂j+1
i )R(vj

i × dj
i ,d

j
i , θ),

(0 ≤ θ ≤ 2π, 0 ≤ ζ ≤ 1),

で表す．ここで，dj
i と vj

i はそれぞれ点 p̂j
i での血管走行方向単位ベクトルと点 p̂j

i から視

点 eへの単位ベクトルである．R(b,a, θ)は，軸ベクトルaに対して，ベクトル bを θ度

104



5.5. 処理 2：血管情報の表示

Fig. 5.6 Releationship of vessel model and real vessel

Fig. 5.7 Annotating vessel names on vessel surface.
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Fig. 5.8 Annotations are repeatedly rendered on surface of a blood vessel from a starting
point ei with specified interval ∆.

回転することを表し，θは回転角度である．κは，血管サーフェイスモデルの半径を調整

する係数であり，ζは，qj,θ,ζ
i から p̂j

i までの距離を表し，閉区間 [0, 1]に存在する．Fig.5.6

に示しているように，κが 1より大きくなると，血管サーフェイスモデルの半径は対応す

る血管の半径より大きくなる．Fig.5.5に示しているように，視点から見える血管サーフェ

イスモデル上の 1つの点 qj,θ
i は，θの値を

((π − ϕ)/2 ≤ θ ≤ (π + ϕ)/2, 0 ≤ ζ ≤ 1),

で限定することで得られる．ここで ϕは，見える円弧の角度である．

5.5.2 可視化画像の生成

血管枝 iに対して，血管サーフェイスモデル上の血管ラベルの表示領域は，q
j,(π−ϕ)/2,0
i

と q
j,(π+ϕ)/2,0
i の点の組みで定義される (Fig. 5.7)．血管枝 iに対応する血管ラベルは，血

管サーフェイスモデルの対応する領域にテクスチャマッピングで描画する．血管ラベル

の可視性を向上するため，開始点 eiから，間隔∆で，血管ラベルを繰り返して描画する

(Fig. 5.8)．開始点 eiは，血管枝 iの芯線の始点から，指定された距離 δで自動的に得ら

れたものである．
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5.5. 処理 2：血管情報の表示

Fig. 5.9 Block diagram of rendering procedure.

最後に，ユーザが入力した仮想内視鏡パラメーターを用いて，血管サーフェイスモデル

に描画した血管ラベルを仮想内視鏡の画像平面 ISに投影する．画像 ISの位置 (u, v)に対

応する画素 IS(u, v)は，原色 r, g, b (red, green, blue)と透明度αで表す．αの値が 1であ

る場合は，この画素が文字の領域に存在し，0である場合は，文字の外に存在する．画素

IS(u, v)を生成する同時に，対応するデプス情報DS(u, v)も算出し，デプスバッファDを，

DS(u, v) =

{
d(u, v), ifα(u,v) = 1

+∞, ifα(u,v) = 0
, (5.6)

で組み合わせる．ここで，d(u, v)は，仮想内視鏡座標系における画素 IS(u, v)に対応する

デプス情報である．
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Fig. 5.10 Volume rendering by ray casting.

5.3節で述べたように，血管情報の表示はサーフェイスレンダリングとボリュームレン

ダリングの 2パスレンダリングにより実現される (Fig.5.9)．Fig.5.9に示すように，可視

化画像 Iの生成は，サーフェイスレンダリング画像 IS の生成，ボリュームレンダリング

画像 IV の生成，可視化画像 Iへの融合の 3つの段階に分けて実現する．前節で，画像 IS

の生成については概に説明したため，以下残る 2段階について述べる．

まず，デプスバッファDを用いたボリュームレンダリング画像 IV の生成について説明

する．本研究はレイキャスティング [28,29]に基づく高速化されたボリュームレンダリン

グアルゴリズム [23]を用いて，ボリュームVをレンダリングする．Fig. 5.10に示して

いるように，レイキャスティングに基づくボリュームレンダリングでは，画素 IS(u, v)に

対応するレイR(u,v)が，仮想内視鏡の始点から画素 IS(u, v)を通り，ボリュームVの各ボ

クセルの影響を積算する．IV (u, v)の画素値は

IV (u, v) =

n(u,v)∑
k=0

(Vk
(u,v)γ

k
(u,v)

k−1∏
l=0

(1− γl
(u,v))) (5.7)
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5.6. 実験と結果

βV (u, v) =

{
1, ifDS(u, v) = +∞
1−

∏n(u,v)
k=0 (1− γk

(u,v)), else
, (5.8)

で算出される．ここで，n(u, v)は，DS(u, v)とボリュームVのどちらか深さの小さいも

のである．Vk
(u,v)と γk

(u,v)はそれぞれレイR(u,v)のステップ kに対応するボクセルの色と

不透明度である．βV (u, v)は画素 IV (u, v)の透明度を表す．

以上の処理によって，サーフェイスレンダリング画像 ISとボリュームレンダリング画

像 IV が生成される．最後に，可視化画像 Iを生成する．本手法では，血管ラベルは不透

明と仮定する．すなわち，文字の領域の中では不透明であり (α(u,v) = 1)，文字の領域の

外では透明である．αの値が 1である場合はこの画素が文字の領域に存在し，0である場

合は文字の外に存在する (α(u,v) = 0)．画像 ISを画像 IV に融合する時は，

I(u, v) = α(u,v)IS(u, v)(1− βV (u, v)) (5.9)

+IV (u, v)βV (u, v)

で画像 Iを生成する．

5.6 実験と結果

提案手法の有効性を確認するため，腹部造影X線CT像 10例に対して，血管名表示付ボ

リュームレンダリングを適用した．実験に使用した計算機は，CPU：Intel Core2 Extreme

2.53GHz，Memory：8GB，OS：Microsoft Windows 7 64bit，CT像の仕様は，512×

512× 301～601 voxels，0.665× 0.665× 0.801 mm3である．Fig.5.11に表示結果を示

しているように，血管名が血管の表面に確かに表示されていることが確認できる．また，

Fig.5.12に可視化画像サイズとレンダリングに要した時間との関係を示し，可視化された

画像は Fig.5.13に示している．普通のボリュームレンダリング処理と比べて，提案手法

はより長い計算時間を要するが，全体的な処理時間と比較すると，増加した時間は無視で

きる．一般的に利用される可視化画像サイズ 512画素× 512画素では通常のボリューム

レンダリングが平均 616ms，血管名表示付きレンダリングが平均 646msと，わずかな計

算時間の増加で血管名が表示可能という結果を得た．
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(a) (b) (c)

(d) (e) (f)

Fig. 5.11 Volume rendering results of labeled 3D data (κ = 1.5, n = 5, ϕ = 70◦,

δ = 5, ∆ = 5). From (a) to (f) are images generated from different viewpoints with
different 3D images: 1) resolution of labels is so good that they are easy to be read; 2)
labels are always posted on the front of the vessel tube to avoid hiding them when the

volume data are rotated with respect to viewpoint, i.e., they are easily seen; 3) labels
are correctly drawn on the vessel surface. It is easy to understand what is indicated by
them; 4) no information is hidden by them.

5.7 考察

得られた可視化画像を，Ciprianoら [90]により提唱されている解剖ラベル表示に関

する A)可読性，B)接近性及び C)表現性の 3つの点から臨床医師と共に主観的な評価を

行った．

A) 可読性

可読性の評価では，表示された解剖ラベルが文字列として読むことが可能かどうかを評

価する．本研究は，(1)解剖ラベルが見えるか，(2)解剖ラベルの認識ができるか，(3)解

剖ラベルが損傷しているか，の 3つの考察点から，可読性を評価する．Fig.5.11に示して
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Fig. 5.12 Time required to draw a frame image. Compared with the original volume
rendering algorithm, the proposed method needs more time to render a labeled im-
age. However, the additional time in the proposed method can be ignored because it is
negligible compared with the total volume rendering time.

いるように，血管ラベル文字の可読性が高く，画面から解剖ラベルの文字を区別すること

ができ，認識が容易である．さらに，血管ラベルの可読性を向上するため，2つの処理を

行った．1つの処理は血管芯線を平滑化することである．Fig.5.14には，芯線の平滑化を

行わないで生成した画像 (Fig.5.14(a))と平滑化された芯線で生成した画像 (Fig.5.14(b))

を示している．Fig.5.14(a)に示しているように，抽出した芯線には誤差があり，生成し

た血管ラベルに歪みが発生する問題がある．この歪みは，芯線の平滑化により補正ができ

る (Fig.5.14(b))．

もう1つの処理は常に視点の方向を向くように血管ラベルを描画することである．Fig.5.15

は，血管名の向きが血管に固定された例を示している．Fig.5.15(a)-(c)から読み取れるよ

うに，血管の姿勢に対して視点を回転すると，血管ラベルが血管の裏側に位置する場合が

生じるという問題がある．提案手法では，Fig.5.15(d)-(f)に示しているように，常に視点

方向を向くため，血管ラベルを血管の裏側に表示することがない．
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(a) 348× 348 (b) 512× 512 (c) 640× 640

(d) 768× 768 (e) 896× 896 (f) 1024× 1024

Fig. 5.13 Rendered images in different size

提案手法にはいくつの問題点が存在する．1)，視点位置が血管から遠くなると血管ラベ

ルが見えなくなるという問題がある．この場合に血管ラベルを表示する必要があれば，文

献 [88]に対案された「external label」手法で実現ができる．2)，血管のサーフェイスモ

デルは，円筒の集合として生成されるため，血管の変形，例えば血管の分岐点に対しては

対応ができない．この問題を解決するため，文献 [143]に提案されたモデルなしのサー

フェイスの構築手法で血管のサーフェイスモデルを作成することが考えられる．

一方，血管枝の上には他の血管枝や臓器などが常にあり，血管枝の血管名が隠されや

すい．そのため，本手法では，血管ラベルを生成するとき，1つの血管ラベルではなく，

Fig.5.11に示しているように，血管枝に複数の血管ラベルを表示している．しかし，血管

ラベルは血管自身または他の組織に隠れることがあり，表示された文字の一部が欠損し，

読めない文字が表示されることがある．そこで，最終的な可視化画像 Iをレンダリングす

る際，血管ラベルまでのデプスを再びチェックして，一部欠損した文字を消去することで，

この問題を解決できると考えられる．
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(a) n = 0 (b) n = 2

Fig. 5.14 The distortions of the vessel label are corrected by smoothing the center line
of the blood vessel. In figure (a), we can find some distorted vessel labels due to a
jagged vessel center line. Those kinds of distortions can be compensated with results
generated by using smoothing of the vessel center line (b).

B) 接近性

接近性の評価では，解剖ラベルが表示する対象の近くに表示されるかどうかを評価す

る．ここでは，解剖ラベルから表示する対象がわかるかどうか，または，表示する対象か

ら解剖ラベルを見つけられるかどうかを評価する．

血管名の表示位置は，抽出された血管領域を用いて生成した血管サーフェイスモデルの

表面にあるため，サーフェイスレンダリングで生成した画像 ISに投影した位置は画像上

の血管の位置と一致し，Fig.5.11に示しているように，血管名を表示対象とする血管領域

の上に書くことができ，生成した解剖ラベルの接近性がよい．

一方，血管ラベルは，抽出した血管半径を用いた血管サーフェイスモデルの表面に貼

り付けるため，血管ラベルの位置の正確性は血管サーフェイスモデルの太さや位置の正

確性に依存する．特に，抽出した血管の半径 rji が，ボリュームレンダリングされた血管

の半径より小さい場合，血管半径 rji を用いた円筒 tji はボリュームレンダリングされた血

管に埋もれて，視点から見えなくなってしまう．Fig.5.17(a)に示すように (黒い矢印で指

示する部分)，表示された血管ラベルは見えなかった．この問題を解決するには，円筒 tji

を作成するとき，式 (5.5)中のパラメーター κを大きくすればよい．実験の結果により，
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(a) (b) (c)

(d) (e) (f)

Fig. 5.15 Examples of vessel annotations whose orientations and positions are fixed
on the vessel surface. In cases from (a) to (c), when changing the viewpoint, vessel
annotations may be hidden by the vessels themselves. In cases from (d) to (f), since
vessel annotations are always rendered on the front of vessel surface regardless of the
viewpoint change, it is easy to read the annotations in any viewpoint using the proposed
method.

κ = 1.5の場合に，血管ラベルの全てが表示された．ボリュームレンダリングされた血管

の半径は，ボリュームレンダリングを行うときの画素値に対応する透明度と関係がある．

すなわち，係数 κはボリュームレンダリングを行う際に画素値に対応する透明度と関連づ

けて変更するべきである．適切な κを決めることが今後の課題である．

C) 表現性

解剖ラベルを表示するのは，対象の名前を提示することだけではなく，表示対象の状態

(対象の形や位置，深さ，可視性)も表現できる．表現性の評価では，解剖ラベルで表現さ

れた表示対象の形や深さ，可視性などを評価する．

表示された血管ラベルは，血管サーフェイスモデルに貼り付けて，サーフェースレンダ

リングとボリュームレンダリングの 2パスで描画されたため，単純に血管表面の幾何情
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(a) (b)

Fig. 5.16 Comparison of overlapping labels [88] and annotations rendered by our pro-
posed method. (a) vessel annotations rendered on visualized image by an overlapping
method, and (b) vessel annotations rendered by our proposed method. In (b), it is ob-
vious that the vessel annotatioins are behind a red object. The vessel annotations in (b)
are correctly and easily considered annotations of the yellow object.

(a) κ = 1.0 (b) κ = 1.3 (c) κ = 1.5

Fig. 5.17 Visibility of vessel annotations affected by parameter κ. (a) A annotation
is hidden by a vessel because of its small radius. This problem can be recovered by
increasing parameter κ (b and c).

報だけではなく，ボリュームレンダリングで生成された深さ情報を表現している．また，

血管ラベルは，表示対象の血管の手前に物体がある場合は，この物体の不透明度に対応し

て，表示対象の血管の視認性と同様に，ラベルの視認性も変化する．Fig.5.16から読み取

れるように，血管ラベルは表示された血管の深さ，手前にある物の透明度などの情報も表

現できる．
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5.8 まとめ

本研究では，ボリュームレンダリングに基づいて可視化画像中に臓器との前後関係を考

慮して解剖ラベルを融合表示する手法を提案した．本手法では，医用画像から血管の解剖

学的構造を認識理解することで，血管名とその表示位置を決定し，血管名が融合表示され

た可視化画像をサーフェイスレンダリングとボリュームレンダリングを組み合わせて生成

した．生成された可視化画像は，解剖ラベルの評価基準の 3点を満たし，ボリュームレン

ダリングした画像の深さ情報や，透明情報なども正しく表現することができる．

今後の課題としては，高解像度 (1024×1024画素)でリアルタイムレンダリング (25Fps

以上)を行うことができるように，レンダリングの描画速度の向上をおこなうこと，血管

ラベルの材質や影などの表現を実現し，より精密な描画手法を提案することなどが挙げら

れる．
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第6章 むすび

本章では，本論文のまとめと各手法における問題とその解決方法について述べる．ま

た，各手法における今後の課題と今後の展望，および，それらの先にあるナビゲーション

システム全体の今後の展望について述べる．

6.1 まとめ

本論文では，内視鏡下の診断や手術において，医者の負担の軽減，治療の安全性と有効

性の向上を目指し，高度な内視鏡手術ナビゲーションシステムに関する研究について述

べた．

第 1章では，本論文の背景である内視鏡手術の歴史と内視鏡手術の問題点，および本研

究の目的と位置づけについて述べた．内視鏡手術は，低侵襲手術の 1つとして，組織損傷

の軽減だけでなく，入院期間の短縮，術後疼痛の軽減，術後回復の早期化，合併症の発生

率の低下，手術痕の減少など多くの利点がある．しかし，内視鏡下手術では，間接視下，

遠隔操作，狭い操作空間などの特徴があり，術者やカメラ助手に過度の負担を負わせるこ

とになり，手術ミス発生の可能性が大きくなるという問題点がある．そのため，内視鏡手

術の安全性と有効性の向上を目指す支援システムが希望されている．本論文では，内視

鏡手術ナビゲーションシステムの精度の向上及び，ナビゲーション情報の表示について述

べ，高度な内視鏡手術ナビゲーションシステムの実現を目標とした．

第 2章では，EMTセンサを用いた軟性神経内視鏡手術ナビゲーションシステムの実装

手法と臨床評価について述べた．内視鏡手術において，術者の負担を軽減し，手術の安全

性と有効性を向上するため，仮想内視鏡画像をナビゲーション情報として，EMTセンサ

を用いた軟性神経内視鏡手術ナビゲーションシステムの実装手法を提案した．内視鏡カメ

ラの位置を追跡するため，EMTセンサと内視鏡カメラの対応付け手法を改良し，実現し

た軟性神経内視鏡手術ナビゲーションシステムを臨床利用可能とした．臨床実験で手法の
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有効性について検討を行い，実験室におけるファントム実験に加えて，名古屋大学医学部

附属病院脳神経外科の OpenMRI手術室で 5例の臨床実験を行った．臨床実験において，

3次元仮想内視鏡画像での EMTセンサを用いた軟性神経内視鏡手術ナビゲーションシス

テムは，軟性神経内視鏡先端や術具などを追跡でき，組織の認識，術野の把握支援に有効

であった．

第 3章では，EMTセンサの 6自由度出力の誤差の補正手法について述べた．本研究は，

軟性内視鏡手術ナビゲーションシステムにおいて，内視鏡カメラや術具の追跡精度の向

上を目指し，EMTセンサの出力誤差を，新たに考案した測定ツールを用いて補正する手

法を提案した．提案手法では，OTセンサの出力を EMTセンサ出力の真値として利用し，

EMTセンサ出力の誤差を評価する．補正の精度を向上するため，OTセンサと EMTセン

サ出力の空間的・時間的な同期化を行いながら，OTセンサと EMTセンサ出力のレジス

トレーションを行う手法を提案した．実験から，OpenMRI手術室における EMTセンサの

歪み補正の必要性と有効性を検証し，従来手法と比べて EMTセンサ出力誤差の補正精度

が向上した．

また，EMTセンサ用いた動的な参照系 (DRF)の誤差を補正するため，評価センサを利

用することで，EMTセンサを用いたDRFの誤差補正手法を提案した．実験結果から，提

案した手法はDRFにおけるセンサの出力誤差を軽減することが可能であることが確認さ

れた．臨床実験によって，この提案手法は軟性神経内視鏡の精度を向上することが確認さ

れた．

第 4章では，エピポーラ幾何を用いた仮想内視鏡視軸と実内視鏡視軸回転誤差の補正

について述べた．本研究では，実内視鏡におけるエピポーラ幾何と仮想内視鏡におけるエ

ピポーラ幾何の関係に基づく高速かつ簡便なセンサ軸回転誤差補正手法に関して述べた．

提案手法では，キャリブレーションチャートを必要とせず，軟性神経内視鏡手術ナビゲー

ションシステムにより常時取得されている情報のみを利用し，術中における回転誤差の補

正が可能になった．頭蓋骨ファントムを使用した実験では，最大誤差が 30◦程度，誤差の

標準偏差が 10◦程度，平均誤差が 8◦程度の精度でセンサ軸回転誤差推定が可能であった．

第 5章では，ボリュームレンダリング画像上への血管名表示手法について述べた．本研

究では，ボリュームレンダリングに基づく可視化画像中に臓器との前後関係を考慮して解

剖ラベルを融合表示する手法を提案した．提案手法では，医用画像から血管の解剖学的構
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造を認識理解することで，血管名とその表示位置を決定し，血管名が融合表示された可視

化画像をサーフェイスレンダリングとボリュームレンダリングを組み合わせて生成した．

生成された可視化画像は，解剖ラベルを評価する 3つの点を満たすとともに，ボリューム

レンダリングの利点を持ち，血管位置の深さ情報や，透明情報なども正しく表現すること

ができた．

6.2 今後の課題と展望

今後の課題として，高度な内視鏡手術ナビゲーションの開発についての検討課題と臨床

への適用において必要な機能，さらに今後の展望について述べる．

高度な内視鏡手術ナビゲーションの開発については，いくつかの研究課題が考えられ

る．まずは，内視鏡手術ナビゲーションにおける追跡技術の性能や精度の向上である．今

まで提案されている手法では，追跡システム，例えば光学式位置センサと磁気式位置セン

サ，または画像ベースのレジストレーションを利用することでカメラや術具の位置を推定

するが，それぞれの問題点がある．追跡システムでは対象物体の材質 (磁気式位置センサ

なら，磁性物を使えない)や，形 (光学式位置センサは非剛体への適用は不可能)などに制

限されている．仮想内視鏡画像と実内視鏡画像のレジストレーションはリアルタイムの実

行が困難であり，追跡途中にレジストレーションが失敗すると，追跡ができなくなる場合

がある．そこで，追跡技術の性能の向上や新たな追跡技術の開発が今後の課題として挙げ

られる．

また，ナビゲーション情報の生成に用いる高度な医用画像処理技術を開発することも重

要である．ナビゲーション情報の生成には，医用画像のセグメンテーション，抽出，認識

などの処理が不可欠である．例えば，術野周囲の組織の情報を提示するため，予め医用画

像の融合や，注目される領域の臓器の分割，解剖構造の解析が必要となるが，臨床におい

てこれらの処理は，手動，あるいは半自動的に行っている．これらを自動的に実行可能な

高精度な医用画像処理が臨床に必要とされる．

また，術前に撮影された医用画像が人体の地図として利用されているが，体の臓器や組

織は非剛体であり，手術ナビゲーション中に臓器や組織が変形する．特に，呼吸や心拍に

よる術中の臓器運動も無視できない．そのため，臓器の変形や運動が考慮された高度な術

野と医用画像のレジストレーション技術の開発が今後の課題として考えられる．
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臨床に応用されているナビゲーションシステムの多くはコンピュータのユーザインター

フェース（マウス，キーボード，あるいは，タッチスクリーン）を利用している．これら

のインターフェース装置は，操作が限られているため，使用が不便であり，滅菌も困難で

ある．近年コントローラを用いずに操作ができる体感型のインターフェースがコンピュー

タゲームに広く採用されている．この体感型のインターフェースをナビゲーションシステ

ムに利用することで，ナビゲーションシステムがより使いやすくと考えられる．さらに，

術中に術者の操作を認識・解析することで，術具や内視鏡の操作による体の組織の変形を

計算し，動的にナビゲーション情報を補正する手法の開発も今後の課題となる．

現在，コンピュータ支援システムに使われている医用画像は，主に診断や治療を行う前

に撮影したものである．そのため，診断や治療におけるコンピュータ支援システムでのナ

ビゲーションには事前に撮影された医用画像の使用がほとんどんである．手術や治療中の

ナビゲーションを行うためのものとして，OpenMRIや C-Arm X-rayなど術中用の撮影装

置もあるが，解像度が低いことや，画像が 2次元しかないなどの制限がある．治療が行わ

れている患者の体の内部を観察できる画像を取得するため，術中でも利用可能な高解像度

の 3次元撮影装置が期待されている．

高解像度の 3次元撮影装置の発展に従って，3次元医用画像が爆発的に増えているだけ

でなく，心臓や肺などを対象とした時間的な変化を含めた 4次元のCTやMRI画像の撮影

装置も開発されている．これらの膨大な画像情報から，診断や治療に必要な情報を自動的

かつ効率的に抽出し，コンピュータ支援システムで可視化する手法の開発も今後の課題と

考えられる．

最後に，科学技術の進歩とともに，特にバーチャルリアリティーや，複合現実感技術，

拡張現実・強化現実技術 (AR: augmented reality)などの技術の発展とともに，高度な診

断や治療におけるコンピュータ支援システムの開発も行われている．例えば，遠隔診断支

援システムにおいて，仮想的な診察室を実現し，医師と患者が同じ部屋にいるようなバー

チャルリアリティー環境を構築することや，低侵襲治療支援システムにおいて，医師が患

者の体に入って，手術を行うバーチャルリアリティー環境を実現することなどのシステム

の開発を目指したい．
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付 録A 追跡システムセンサの出力と座
標変換

A.1 座標変換

Fig. A.1に示しているように，座標系Cの原点を座標系 Sにおけるベクトル tSで，座

標系Cの軸を座標系 Sにおける単位ベクトル xS,yS,zSとすると，座標系Cから座標系

Sまでの変換行列は，

S
CT =

(
S
CR tS
0T 1

)
(A.1)

になる．ここで，0は，(0, 0, 0)T のベクトルを表し，S
CRは，

S
CR =

(
xS yS zS

)
(A.2)

である．座標系Cにおいて，あるベクトルpC = (xc, yc, zc)
T を，同次座標 (homogeneous

coordinate)で表示すると，ṗC = (xc, yc, zc, 1)T となり，座標系 S における同次座標

ṗS = (xs, ys, zs, 1)
T は，

ṗS = S
CT ṗC (A.3)

となる．すなわち，座標系Cにおけるベクトル pCは，変換行列
S
CTにより座標系 Sにお

ける点に変換することができる．

A.2 追跡システムセンサの出力

追跡システムでは，付録A.1で述べた 2つの座標系の関係でセンサの位置・姿勢を表現

する．ここで，EMTセンサの位置・姿勢情報を例として説明する．Fig. A.2に示してい

るように，EMTシステムでは，磁場発生装置に座標系M，EMTセンサの局所に座標系 S



付録 A 追跡システムセンサの出力と座標変換

Fig. A.1 Transformation relationship between two coordinate systems.

が設定してある．座標系M において，座標系 Sの位置ベクトル tM は，EMTセンサの位

置情報であり，座標系 Sの軸ベクトルで組み合わせた回転行列M
S Rは，EMTセンサの姿

勢情報である．座標系 Sから座標系M までの回転行列M
S Rと位置ベクトル tM を組み合

わせ，座標系 Sから座標系M までの変換行列

M
S T =

(
M
S R tM
0T 1

)
(A.4)

となる．EMTセンサ座標系 Sから磁場発生装置座標系M までの変換行列 M
S Tは，EMT

センサの出力の 1つの形である．また，EMTセンサの位置・姿勢情報は，位置と姿勢を

分けて出力することもできる．位置情報は，位置ベクトル tM であり，姿勢情報は，オイ

ラー角 (α, β, γ)(参照 A.3節)，または単位クォータニオンq (参照 A.4節)で表れる．

A.3 姿勢を表示するオイラー角

オイラー角 (Euler angles)とは、3次元空間中の座標系，または剛体の姿勢を表す手法

の一種で，レオンハルト・オイラー (Leonhard Euler)により考案された．

オイラー角は，ある座標系（基準座標系と原点を共有する）の姿勢を，基準座標系から

座標軸回りの回転で表す．Fig. A.3に示しているオイラー角は，基準座標系を (x,y,z)で

表し，回転された対象座標系を (xM ,yM , zM)で表す．座標系 (x,y,z)を z軸回りに角度
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A.4. 回転を表す単位クォータニオン

Fig. A.2 The output of EMT sensor.

α回転し，得られた座標系を (xα,yα,zα)とする．座標系 (xα,yα,zα)をxα軸回りに角度

β回転し，得られた座標系を (xαβ,yαβ, zαβ)とする．座標系 (xαβ,yαβ,zαβ)を zαβ軸回り

に角度 γ回転し，得られた座標系を (xαβγ,yαβγ, zαβγ)とする．

この結果 (xαβγ,yαβγ, zαβγ)が (xM ,yM , zM)と一致し，回転された対象座標系の姿勢は

オイラー角 (α, β, γ)で表される．

A.4 回転を表す単位クォータニオン

クォータニオン (quaternion)は，一つの実数部と三つの虚数部 i, j, kから成る数で，

q = (q0, qx, qy, qz) = q0 + iqx + jqy + kqz, (A.5)

で表記する．ここで，i2 = j2 = k2 = ijk = −1が成り立つ．

基準座標系において，ある対象座標系（基準座標系と原点を共有する）の姿勢は，単位

ベクトル ω = (ωx, ωy, ωz)回りの角度 θの回転で表現でき，対応する単位クォータニオ

ンは

q = q0 + iq1 + jq2 + kq3

= cos
θ

2
+ sin

θ

2
(iωx + jωy + kωz), (A.6)
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付録 A 追跡システムセンサの出力と座標変換

Fig. A.3 Euler angles. The fixed coordinate system is shown in blue, the rotated coordi-
nate system is shown in red. The line of nodes, labeled n, is shown in green.

Fig. A.4 The relationships of the coordinate systems at Hand-Eye calibration.

となる [98]．対象座標系から基準座標系までの回転行列は
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A.4. 回転を表す単位クォータニオン

R =

 q20 + q21 − q22 − q23 2(q21q
2
2 − q20q

2
3) 2(q21q

2
3 + q20q

2
2)

2(q21q
2
2 + q20q

2
3) q20 − q21 + q22 − q23 2(q22q

2
3 − q20q

2
1)

2(q21q
2
3 − q20q

2
2) 2(q22q

2
3 + q20q

2
1) q20 − q21 − q22 + q23

 (A.7)

で計算可能である．
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付 録B Hand-Eye手法

Hand-Eyeキャリブレーションは，ロボットに取り付けた「Hand」座標系と「Eye」座

標系の相対位置と姿勢の算出に関する問題であり，様々な解決手法が提案されている [86,

144–146]．ここで，文献 [86,144,145]に提案された手法について説明する．

Fig. A.4に示しているように，座標系 Sと座標系Cは，対象剛体Eに固定された 2つ

の座標系であり，座標系の間の変換行列は S
CXである．Hand-Eyeキャリブレーションは，

S
CXを求めることである．

座標系Mと座標系W との相対位置・姿勢が固定され，剛体Eは座標系Mと座標系W

において自由に移動と回転ができるとする．剛体 Eが位置 iにある時，座標系 Sと座標

系Cから座標系Mと座標系W まで別々の変換行列M
S TiとW

C Tiを計測することができる

(参照 A.2)．

このとき，位置 jの座標系 Sから位置 iの座標系 Sまでの変換行列 i
jA，位置 jの座標

系 Sから位置 iの座標系 Sまでの変換行列 i
jBは

i
jA = M

S Ti−1 M
S Tj (B.1)

i
jB = W

C Ti−1 W
C Tj (B.2)

で算出ができ，

i
jA

S
CX = S

CX
i
jB (B.3)

の関係がある．複数の位置において，様々な i
jAと

i
jBの算出ができ，

i
jA

S
CX = S

CX
i
jB

i
kA

S
CX = S

CX
i
kB

k
jA

S
CX = S

CX
k
jB (B.4)

...



付録 B Hand-Eye手法

の方程式組が得られる．文献 [86]に提案された手法で，式 B.4を解析し，S
CXを算出す

ることができる．
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