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1

第1章

序論

本論文は,手術シミュレーションと手術ナビゲーションのための画像処理に関する筆者

の研究成果をまとめたものである.以下,本章では,まず1.1で診断･手術の歴史につい

て概観し,医用画像とコンピューター支援外科の重要性について考察する.次に,1.2で

手術シミュレーション,1.3で手術ナビゲーションについて概説する.そして,1.4で本研

究の位置づけと目的を述べ,1.5で本論文の構成について述べる.

1.1外科手術と医用画像処理

我々が日常生活を送る上で,病気や怪我等で病院へ行った経験がない人はほとんどいな

いのではないだろうか?現在,我々が病院で受ける診断や治療といったものが,時代と

ともにどのように変化し,現在の診断や手術に欠かすことのできない発見はいつなされた

のかに関する医学の歴史を知ることはとても興味深い.そこで,現在では外科手術にお

いて当然のように用いられる麻酔,消毒,輸血の技術,さらには近年注目を集めている

Ⅹ線CTやMRIの登場により医学がどのように変化してきたかについて概観する.そ

して,現在広く利用されているⅩ線CT(ComputedTbmography)やMRI(Magnetic

ResonanceImaging)などの医療機器が現在の手術や診断にどのような影響を与えている

かについて考察し,医用画像処理を用いた高度な手術支援の実現について述べる.
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1.1.1手術の歴史

最も最初に外科手術が行われたのはいつの時代であろうか.最も古いものとしては,新

石器時代の洞窟住人の頭蓋骨に穿頭術*を行った痕跡が見つかっている【1,2].穿頭術を

行った目的は明らかにされていないが,石英刀などの道具しかない時代に外科的手術が行

われていたという事実は非常に興味深い.

時は流れ,我々が病院で病気や怪我の診断･治療を受ける際に用いられる現代医学の源

流が古代ギリシャに始まる.古代ギリシャにおける医学は,紀元前6世紀から紀元前2世

紀頃のエーゲ海を中心とし,解剖学,生理学,病理学の基礎を築いた.これは,現代の医

学用語の基がギリシャ語であることからもうかがうことができる.また,現代医学の父ヒ

ポクラテス(紀元前460年頃)が活躍し,記録に残る人体解剖が行われたのもこの時代

である[3].外科的治療はどのようなものであったかを見ると,骨折の修復や創傷の治療

が主であり,当時は傷口の縫合や血管の結集,さらには感染予防法などがまだ知られてい

ない時代であった[4].その後,ローマ時代には人体解剖が禁止され,それ以降12世紀ま

では解剖には動物を用いていた.再び人体解剖の必要性が高まってきたのは11世紀以降

であり,現代医学の基礎である解剖学が学問として確立したのは16世紀になってからで

ある.

17,18世紀においては,骨折の治療,四肢切断術,ヘルニア,結石摘出術,乳がん摘

除術,産科術などに解剖学の知識が生かされるようになった.しかし,この時代はまだ麻

酔法が確立しておらず,無麻酔下でのヘルニア手術,動脈癖の摘除などが行われている.

無麻酔下であるため,患者の苦痛はいかほどであったか,想像に難くない.また,消毒や

輸血法も発明されていない時代であり,手術が成功する確率は非常に低かったと考えられ

る.その後,1846年にマサチューセッツ総合病院でWilliamT.G.Mortonがエーテル

吸入麻酔を行い,患者の苦痛を除く麻酔下での手術が可能となった.そして,1868年に

JosephListerが石炭酸消毒法を発明し,現在の外科手術で欠くことのできない麻酔と消

毒が利用されるようになった.しかしながら,外科手術に欠かせない輸血法が導入され

たのは20世紀以降であり,1900,1901年にKar1Landsteinerが血液型に関する発見を

行った後である【5】.

*頭蓋骨を削ったり,頭蓋骨に穴を開ける手術



1.1外科手術と医用画像処理 3

麻酔や消毒といった技術が用いられるにつれ,19世紀以降の外科は目覚しい発展を遂

げる.そして,20世紀に入ると外科はさらに心臓外科や脳外科などに細分化され,全体

として非常に広い範囲を扱うようになる.これらの背景として,心臓外科領域における人

工心肺装置†のように医療機器の進歩が外科の発展において重要な役割を果たしたことは

無視できない事実である.その中でも,Ⅹ線写真に代表される医用画像の登場は,人体を

解剖することなく内部の構造を把握することが可能となったという点で画期的であり,外

科手術の進歩に極めて大きな影響を与えた.そこで,次節において医用画像の歴史を概観

し,現在の画像診断に欠かすことができない医用画像処理技術とその外科手術への応用に

ついて考察する.

1.1.2 医用画像とコンピューター支援外科

Ⅹ線写真に代表される医用画像は,外科手術に大きな影響を与えただけではなく,診断

技術の進歩へも大きく貢献した.そこで,診断法という観点から医用画像の歴史を見ると

ともに,医用画像を利用したコンピューター支援外科について述べる.

前節で見てきた18世紀以前の西洋医学と現代医学では,診断法という点において大き

く異なる.18世紀以前の西洋医学においては,患者の訴えや医師の五感に頼った主観的

証拠を用いて診断が行われていたのに対し,現代医学では診断機器から得られる客観的

証拠を基に診断が行われる.例えば,身近なところでは風邪かどうかを判断するときに,

体温計で測った体温を重要な指標にし,しばしば37℃以上あれば風邪気味だと判断す

る.このように,身近な所でも体温の測定に用いる体温計や血圧の測定に用いる血圧計

などの医療機器が用いられている.さらに,体温計や血圧計以外にも,現在では心電図

やⅩ線写真,さらにはCTやMRIなど多種多様の医療機器が診断･手術に利用されてい

る[6,7].このように多種多様な医療機器が診断･手術に用いられているわけであるが,医

学史的に見て診断法を大きく変えた発見および発明として,ウィーンのJosephLeopold

Auenbruggerによる打診法(1761年)‡や,フランスのReneT.H.Laennecによる聴

診器(1816年)があり,今日の臨床医学の発展に多大な影響を与えたものに,Wilhelm

ConradR6ntgenによるⅩ線の発見(1895年)が挙げられる[8～14].臨床医学は生体

†1953年にアメリカのJohnGibbonが人工心肺を利用した心臓手術に成功.

‡打診法の発見は当時の医学界からはあまり注目されず,フランスのJeanN.Corvisartによって後の世

で紹介され,19世紀後半には診断技術の代表的な存在となった.
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情報観測技術の基盤の上に成立しており,Ⅹ線が発見される以前は生きた人体内部の観測

法として打診法や聴診器に頼っていた.しかし,これらの情報は身体表面から内部の状態

を推定するというものであり,人体内部を目で見るという直感的なものではない[15].こ

のことからも,人体内部を透かして観察できるⅩ線の発見は,臨床医学に多大な影響を与

えたことは容易に想像できる.現在では,Ⅹ線診断は臨床の全分野に深く浸透し,今日の

臨床医学はⅩ線診断無しでは成立しないとまでいわれるようになった【16】.

医用画像の歴史もⅩ線の発見とともに始まり,現在ではⅩ線写真(しばしば,単純Ⅹ

線写真/画像と呼ばれる),Ⅹ線CT像,超音波断層像,MRI像などの各種モダリティで

撮影された2次元,3次元の医用画像が広く用いられている.特に,Ⅹ線CTはR6ntgen

によるⅩ線の発見に続く放射線診断学における大発明であり,画像医学の分野が発展す

る端緒となった[17].X線CTの発明は,1973年に英国EMI社のG･N･Hounsfieldに

よってなされ,その後,米国において急速に普及し,日本でも1975年に導入されている.

従来のⅩ線像は,人体の3次元的な情報を2次元のフイルム等に投影した像であるため,

画像中に複数の臓器陰影が重なってしまうことから,本来の3次元的な情報の多くが失

われてしまうという問題があった.しかし,Ⅹ線CTの発明によって人体の断面像が直

接観察できるようになり,人体の3次元的な構造が正確に把握可能となった.X線CT

の登場以降,MRI,超吉波,PET(PositronEmissionTbmography),SPECT(Single

PhotonEmissionComputedTbmography)などのさまざまな画像診断機器が開発され,

現在ではこれらの医用画像が診断･手術の現場で重要な役割を果たしている【18].

医用画像へ画像処理技術を応用するという試みは古くからなされており,これまでにイ

メージング,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

さまざまな研究が行われている[19～37].その中でも,コンピューター技術を基礎にした

外科治療や手術支援(ComputerAidedSurgeryorComputerAssistedSurgery:CAS)

に関する研究は非常に盛んである[38～51].最も初期のCASに関する研究として,脳外

科や形成外科などを対象とした手術支援システムに関するものが1980年代に報告されて

いる[38～44】.現在用いられているZeusやdaVinciといった手術ロボットの最も初期

の研究成果として,Y.S.Kwohらが脳外科手術にロボットを利用したのもこの時代であ

る[38トまた,Ⅹ線CTやMRIから得られる3次元画像を手術に応用する試みとして,

脳外科手術のシミュレーション[40]や計算機シミュレーションを用いた形成外科手術計

画支援[41～43],3次元画像を用いた術中ナビゲーションシステム【44】などの報告がなさ
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れている.そして,1990年代に入り高精細な3次元画像が得られるようになるとともに,

バーチャルリアリティー(VirtualReality:VR)の技術を応用した仮想化内視鏡システ

ムが開発される【52～5外1990年代の後半以降では,これらのVRの技術が手術支援に

積極的に用いられるようになり[59～61],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(MixedReality:MR)を手術支援に応用した研究が行われ

るようになる【62].現在では,VRの技術を用いた手術シミュレーションや,MRの技術

を用いたリアルタイムナビゲーションシステムに関する研究が盛んに行われている.

ここまでに述べたように,医用画像は診断における重要な情報源であるとともに,高度

な外科治療や手術を実現するための有用で必須の道具であるといえる.そして,仮想化内

視鏡システムに代表されるような医用画像とVRの技術の融合は,人体の3次元的な構造

の直感的な把握を可能とし,安全でスムーズな手術を行う上で必須の技術である.特に,

VRやMRの技術を応用した手術シミュレーションや手術ナビゲーションの実現が外科

分野に与える影響は非常に大きい.以下では,高度な外科治療や手術を実現する上で欠か

すことのできない手術シミュレーションと手術ナビゲーションについて議論を行い,本研

究の位置づけに入る前に,手術シミュレーションと手術ナビゲーションが持つべき機能に

ついて考察する.

1.2 手術シミュレーションシステム

広辞苑の言葉を借りると,シミュレーションとは｢物理的･生態的･社会的等のシステ

ムの挙動を,これとほぼ同じ法則に支配される他のシステムまたはコンピューターの挙動

によって,模擬すること｣である.現在では,計算機を用いたシミュレーションがいたる

ところに応用されており,流体シミュレーションや変形シミュレーションなどの研究が盛

んに行われている.ここで,筆者が大好きなFlを例に挙げてシミュレーションの応用例

を見てみる.FlのFは｢Fbrmula｣の頭文字であり,サイズ･重量･エンジン排気量な

どに規定を設けたレーシングカーのクラス分けのことを指す.Flは,その規定にそった

自動車レースの最高峰であり,全世界で毎戦数十万人の観客を動員する非常に人気の高い

モータースポーツである.Flでは,レーシングカーの開発に年間何十～何百億円もの研

究開発費が投じられ,エンジンや空カバーツ§の開発成果がFlで勝利するために非常に

§フロントウイングやリアウインヅなどの車体の空気抵抗を制御する部品.
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重要な要素であると言われている.ここで,Flマシンにかかる開発費用は1台あたり数

億円といわれており,年間を通して市販車の様に多くの台数を生産することばコスト的に

見てほぼ不可能である【63,64】.そのため,各自動車メーカーは空カバーツの開発に2分

の1スケールの風洞を用意し,各空カバーツの性能評価を行っている.しかしながら,試

行錯誤しながら空カバーツを作成していたのでは,何百何千というパーツを作成せねばな

らずコスト的に見ても現実的ではない.また,1年間という非常に短い期間でレーシング

カーの性能を向上させるためにも,短期間で大量の空カバーツの性能を評価する必要があ

る.そこで,現在では計算機を用いたシミュレーションにより数多くの空カバーツを評価

し,その後風洞実験を経てレーシングカーに反映するというのが一般的である【65,66].

このように,計算機を用いたシミュレーションにより,実際に作成するパーツの数を大幅

に減らし,コスト面および開発期間の短縮化が可能となるとともに,数多くの実験を行う

ことが可能となるため,シミュレーションはマシンの性能向上に大きく貢献している.

計算機を用いたシミュレーションは医学分野への応用も盛んに行われており,例えば

胎児が成長していく過程のシミュレーション[67],各臓器の変形過程のシミュレーショ

ン[68],VRの技術を応用した手術のシミュレーション[69],などのさまざまな研究が行

われている.特に,手術中の臓器変形のシミュレーションや,手術手技を仮想的に体験す

るシステムなどの手術シミュレーションシステムに関する研究は非常に盛んである.ここ

で,先で述べたFlの例を手術シミュレーションに置き換えてみると,次のような対応関

係が分かる.まず,Flのウイング等の各空カバーツが人間の各臓器に対応するとするな

ら,各空カバーツを変化させながら性能評価を行うことが,各臓器の変形や病変の発生の

様子を観察することに対応する.Flでは時間的ならびに金銭的なコストが非常に高く,

現実的に数多くの部品を作成して性能評価を行うことができないのと同様,実人体から各

臓器を抽出し,その変形の様子を見るということは倫理的に見て不可能である.これらの

ことから,次の2点が手術シミュレーションに計算機を用いる大きな利点であることが分

かる.

(a)数多くのモデルに対して実験が可能

(b)実人体に対して適用できない実験が可能

ここで,実人体を実際に手術を受ける患者と考えた場合,シミュレーションを利用すれ

ば,実際の患者に対して適用できないような実験を術前に試すことが可能となる.これ
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は,安全な手術計画の立案という点で非常に有効である.手術シミュレーションの結果を

次節で述べる手術ナビゲーションに組み込むことにより,手術中の安全性の向上にも役に

立つと考えられる.さらに,リアルタイムに臓器変形シミュレーションが可能となれば,

手術中に患者に起こるであろう変化を予測し,手術の精度を高めることも可能となる.現

在では,計算機の性能の関係上,ばねモデルなどで近似された各臓器単位での変形シミュ

レーション[68]や,ポリゴン等で近似された臓器の切開シミュレーション[69】などが主

流である.計算機の性能向上に伴い,将来的には手術シミュレーションの対象が人間の体

全体となり,各組織の特性を考慮したシミュレーションが実現すると予想される.

ここまでに述べた手術シミュレーションの実現には,以下で述べる機能が必要となる.

(a)モデルの構築

手術シミュレーションの対象となる臓器,もしくは病変の発生に関するモデルの構築を

指す.臓器の変形シミュレーションを考えた場合,対象臓器を何らかの方法で認識し,ば

ねモデルや有限要素法を用いて臓器の変形モデルを構築する必要がある.また,病変の発

生する過程をモデル化する場合,病変の発生に関する統計的な情報や,病変の発生のメカ

ニズムなどを考慮したモデル化が必要であろう.このように,シミュレーションの対象に

よって構築されるモデルはさまざまであり,シミュレーションの対象に関する深い知識が

要求される.

(b)変形

先で構築したモデルに対し,何らかの作用を加えてモデルを変形させる操作を指す.臓

器の変形シミュレーションにおいては,押す,摘む,切る,刺す,などの操作が考えられ

る.また,手術トレーニングシステムにおいては,ユーザーとの対話操作が非常に重要で

あり,優れたユーザーインターフェースが求められる.

(c)表示

手術シミュレーションにおいては,変形の過程,もしくはその結果を視覚的に観察する

ことが重要となる.手術トレーニングシステムのように,シミュレーション結果をリアル

タイムに表示することが要求される場合には,高速な表示手法が必要不可欠である.
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1.3 手術ナビゲーションシステム

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,ドライバーを目的地

まで誘導する手段として利用されている.このカーナビゲーションシステムでは,ドライ

バーを目的地まで誘導することに加え,目的地周辺のレストラン情報や,最寄のガソリン

スタンドなどの有益な情報をドライバーに提供している.この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た場合,次のような対応関係が得られる.

ドライバー

道路

地図

案内経路

目的地

レストラン情報

医師

患者

医用画像(Ⅹ線写真や3次元Ⅹ線CT像)

手術計画に基づく手術パス

病変や生検を行う部位

病変の位置や大きさ,病変周辺の臓器情報等

このように,カーナビゲーションシステムがドライバーを目的地まで的確に誘導するよう

に,手術時の医師を目的とする部位(例えば,がんが疑われ病理診断のために組織採取が

必要な部位など)まで誘導するような仕組みを,手術ナビゲーションシステムと考えるこ

とができる.そこで,カーナビゲーションシステムと対比させた時に,手術ナビゲーショ

ンシステムが備えるべき機能について以下で述べる.

(a)認識

これは,カーナビゲーションシステム実現のためのデータベースの構築(地図の作成や

地図上へのレストラン情報の入力など)であり,医用画像から人体の構造をパターン認識

の技術を用いて認識する処理に対応する.これは,各臓器領域の抽出や異常部位の検出に

加え,異常部位の良悪性鑑別が含まれる.さらに,カーナビゲーションシステムで地図上

に地名が出るように,各臓器に名称を付与する機能も含まれる.また,1.2で述べた手術

シミュレーション結果も重要な情報となる.

(b)レジストレーション

カーナビゲーションシステムにおけるGPSでの位置計測に対応し,地図と自動車位置

を対応付ける機能である.カーナビゲーションシステムでGPSによる車の位置が計測で
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(a) (b)

Fig.1.1Asnapshotofbronchoscopenavigationsystemandexamplesoffused

Virtualandrealbronchoscopicimages.(a)Therearefourkindsofimagesin

thissysteminseparatewindows‥(upperleft)realbronchoscopicvideo,(upper

right)outsideviewofbronchu$,(lowerleft)virtualbronchoscopicview,and

(lowerright)81iceimage.Livebronchoscopicvideoisplayedinrealbroncho-

SCOpicwindow･(b)Otherexamplesofrealbronchoscopic(1eftcolumn)and

Virtualbronchoscopicviews(rightpairs).Virtualbronchoscopicviewsonleft

arerenderedatestimatedcameraPOSitionsofrealbronchoscope.Theseimages

arerenderedinthesamewayasatlower-1eftsidewindowof(a).

きなければ,カーナビゲーションシステム自体が成り立たないのと同様,手術ナビゲー

ションシステムを実現する上でも最も重要な機能である.これは,カーナビゲーションシ

ステムがGPSから得られる位置情報を基に地図と実世界の位置合わせを行うように,医

用画像と実人体の位置を合わせる(レジストレーションを行う)機能を指す.カーナビ

ゲーションシステムでは,地図と実世界のどちらもが2次元であるのに対し,手術ナビ

ゲーションシステムでは2次元もしくは3次元の医用画像と3次元の実人体の対応付け

が必要となる.
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(c)表示

カーナビゲーションシステムでは,自動車位置情報や周辺のレストラン情報を表示する

機能である.手術ナビゲーションシステムでは,手術中に,(a)で得られる情報を医師に

提示する機能である.図1.1に示すように,術中に手術器具の現在位置を表示したり,病

変位置をオーバーレイ表示する機能であり,ボリュームレンダリングやサーフェースレン

ダリングといったコンピューターグラフィックスの技術が利用される.リアルタイムに進

行する手術をナビゲーションするためにも,これらの情報を高速に表示するための仕組み

の実現が必要である.また,手術の進行に伴い,計算機が医師の必要とする情報を自動的

に認識し,効率よぐ情報を提供することが求められる.表示機能はカーナビゲーションシ

ステムとドライバーをつなぐインターフェースであるように,手術ナビゲーションシステ

ムにおいても非常に重要な機能の一つである.

(d)目的部位と手術パス

手術パスは,目的部位まで手術器具を挿入するパス(経路)であり,カーナビゲーショ

ンシステムにおける目的地と案内経路に対応する.ここでの目的地は,手術で摘出する病

変位置や病理診断のための組織採取を行う生検位置に対応する.また,案内経路はドライ

バーを目的地まで案内する重要な指針であり,手術ナビゲーションシステムでは術前に計

画された手術パスに対応する.ここで,手術パスは(a)で得られる情報を基に作成され,

パスの自動生成などの技術が必要となる.これは,手術の種類によりさまざまな手術パス

が考えられ,目的に合わせた技術の開発が必要不可欠である.

カーナビゲーションシステムが提供する機能に加え,手術ナビゲーションシステムでは

次の変形機能が重要である.

(e)変形

手術ナビゲーションシステムで必要となる変形には,大きく分けて次の2つが考えられ

る.まず,手術中の患者の各臓器の変形に合わせて,(a)で得られる情報を変形または変化

させる操作がある.これは,(b)や(c)の機能と関連が深く,術中の患者の情報と術前に

得られるナビゲーション情報を対応付けるための重要な機能である.もう一つは,1.2で

述べた手術シミュレーションに対応し,手術中に行う操作で患者の各臓器がどのように変
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化するかを見るためのものである.これらの変形をシミュレーションするためには,各臓

器の特性を考慮した手法の開発が必要であるが,リアルタイムに変形をシミュレーション

することは困難であり.ばねモデルを用いた簡便な手法が広く用いられている.

カーナビゲーションシステムが実用化され,広く普及した現在では,運転初心者や地理

に不案内なドライバーでも,簡単かつ安全に目的地に到着することができるようになっ

た.これと同様に,手術ナビゲーションシステムを用いることで,目的部位まで手術器具

をスムーズに挿入することができ,的確な判断を下すための情報を手術時に取得すること

が可能となる.これにより,医師の医療技術の向上に貢献するとともに,短時間での手術

が可能となることで患者への負担軽減も期待できる.

1.4 本研究の位置付け

本節では,筆者の研究の位置付けを示す.前節までに述べた手術シミュレーションや手

術ナビゲーションは,高度な外科治療･手術を実現する上で欠かすことができない技術で

ある.手術シミュレーションは手術計画の立案と評価という意味で｢術前支援｣であるの

に対し,手術ナビゲーションは｢術中支援｣を実現する技術である.これら｢術前支援｣

と｢術中支援｣の2つにより,外科手術における一連の流れを支援するシステムが実現さ

れる.手術シミュレーションと手術ナビゲーションの実現においては,シミュレーション

を行う対象の認識,ナビゲーションに用いるナビゲーション情報の生成という点で,臓器

認識の技術はどちらにも共通であり,かつ必要不可欠な前処理となる.そのため,-人体内

に存在するさまざまな臓器を個別に認識する技術の開発が非常に重要である.人体内の臓

器が個別に認識されることにより,各臓器を対象とした手術シミュレーションによる｢術

前支援｣,さらには手術ナビゲーションを用いた｢術中支援｣が実現される.そこで,本

論文では,臓器認識,手術シミュレーション,手術ナビゲーション,の3つを対象とし,

それらを実現するための画像処理技術について述べる.具体的には,

(1)多時相CT像からの肝臓領域抽出手法

(2)仮想前立腺に対する針生検シミュレーションシステム

(3)気管支鏡ナビゲーションシステム実現のためのカメラ動き推定手法
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について述べる.以下で,それぞれの研究について,従来研究を踏まえながら位置づけを

述べる.

(1)多時相CT像からの肝臓領域抽出手法

手術シミュレーションと手術ナビゲーションを実現する上で,画像中の各臓器を個別に

認識することは必要不可欠な前処理である.手術シミュレーションにおいては,手術前に

手術計画の立案と評価を臓器毎,もしくは臓器と臓器の隣接関係などの情報を用いて行う

必要があるため,各臓器を個別に認識する機能が必然的に必要となる.また,手術ナビ

ゲーションにおいては,術中に医師が触れている臓器名称を表示するといったナビゲー

ション情報を生成する上でも全臓器の認識が非常に重要である.これらのことから,手術

シミュレーションと手術ナビゲーションを実現するためには,画像中の各臓器を個別に認

識する技術の開発が必要不可欠である.ヘリカルCTの登場以降,3次元Ⅹ線CT像か

ら,胸部,腹部に存在する各臓器領域の抽出に関する研究が数多くなされている[70～72].

腹部の診断･手術においては,各臓器の位置関係の把握や病変位置の特定のために,非

造影のCT像に加え,造影剤を注入してからの時間が異なる早期相,門脈相,晩期相の4

時相のCT像が用いられる.しかし,これまでの研究の多くは非造影のCT像などの単

一時相を用いた臓器領域の認識がほとんどであった.これは,造影剤の浸透具合が撮影の

タイミングの違いや個人差によって大きく変化するため,安定して臓器領域を認識するた

めのしきい値決定が難しかったためである.そこで,本研究では時相聞での造影剤による

CT値の変化に対応可能な,臓器領域の自動抽出手法を目指す.ここでは,各臓器のCT

値の分布を正規分布で表現し,各時相における各臓器のCT値分布を推定することで,臓

器領域抽出に必要となるしきい値の自動決定を行う.この手法を肝臓領域の自動抽出に適

用し,安定した臓器領域の認識が可能であることを示す.

(2)仮想前立腺に対する針生検シミュレーションシステム

1.2で述べた手術シミュレーションは,正確でスムーズな手術を行うための術前計画の

立案に有用である.ここでは,前立腺がんの確定診断時に行われる針生検に着目し,臨床

で行われている針生検手法に対し,計算機を用いたシミュレーションによる能力評価を

考える.わが国におけるがんの死亡者は,1981年以降には死因の第1位を占め,2004年

には死亡数320,315人と総死亡数の約31.1%を占めている[73].ひとえにがんといって
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も,肺がん,胃がん,大腸がんなどさまざまである【74～78】.これらのがんの確定診断

は,実際の組織標本(病変部の細胞)を用いて行われるため,正確に組織採取を行うこと

が重要となる.特に,肺がんや前立腺がんにおいては生検針を用いた組織採取が行われ,

経気管支的¶,経直腸的‖に生検が行われている.これらの生検方法では,直接目視にて病

変部を観察することができないため,どの位置でどの方向に生検を行えば病変を採取でき

るかが非常に分かりにくいという問題がある.前立腺がんに対する生検では,系統的**に

生検を行うことで高い検出率を得ることができるという報告[105]はあるが,針の配置や

角度をどのように変化させるべきかに関する検討は行われていない.文献[105]では患者

への生検結果をもとに評価が行われているが,現実的に針の配置や角度を変化させて臨床

実験を行うことは難しい.そこで,本研究では,統計的な病変発生モデルを作成し,その

モデルに対して針生検をシミュレーションすることにより,各針生検手法の能力評価が行

えるシステムの構築を目指す.

(3)気管支鏡ナビゲーションシステム実現のためのカメラ動き推定手法

1.3で述べたように,高度な外科手術を実現する上で手術ナビゲーションシステムの実

現は必要不可欠となる.ここでは,患者にかかる負担が小さく,非常に低侵襲な検査･手

術が可能な内視鏡を対象としたナビゲーションシステムの構築を目的とする.内視鏡に

は,尿管鏡,腹腔境,胃カメラ,気管支鏡などさまざまなものがあり,患者に残る傷跡が

小さく,患者にかかる負担が非常に少ないといったことから,近年非常に注目を集めてい

る.現在では,患者にかかる負担の軽減(低侵襲性),入院期間の短縮化,医療費削減,お

よび患者のQOL(QualityOfLife)の向上の面から内視鏡を用いた手術･検査が盛んに

行われるようになった.内視鏡を用いた検査･手術では,内視鏡の先端が人体内部に挿入

されてしまうということから,次のような問題点がある.

(a)内視鏡で観察している位置を目視により確認できない

(b)開胸･開腹手術とは異なり各臓器に手で触れることができない

内視鏡で観察している位置を目視で確認できないため,現在どこを観察しているかを把握

することが難しく,目的とする部位まで内視鏡を挿入することが非常に困難である.ま

¶気管支鏡ガイド下での生検

Il直腸から挿入した超音波ガイド下での生検

**一定の法則にしたがって針を配置して行う生検手法
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た,各臓器に手で触れることができないため,内視鏡から得られる画像情報のみを用いて

診断･手術を行う必要があり,医師の経験と知識が非常に重要となる.そのため,これら

の手術を支援する手術ナビゲーションシステムの開発が重要な課題となっている.1.3で

述べたように,手術ナビゲーションシステムの実現にはナビゲーション情報の生成と表

示,医用画像と実人体の対応付けが必要不可欠である.ここで,ナビゲーション情報の生

成と表示には,これまでに開発されてきた仮想化内視鏡システムが応用可能であり,残る

は実内視鏡と仮想化内視鏡をどのようにして対応付けるかが最大の問題となる.特に,気

管支内部の観察に用いられる気管支鏡[80】のナビゲーションシステムを考えた場合,気

管支鏡が自由に曲げることのできる軟性内視鏡であるという特徴から,体外に配置した光

学式位置センサでその先端位置をセンシングすることはできない.

また,近年注目されている磁気式の超小型位置センサを用いて位置計測を行うにして

も,気管支鏡は非常に細い内視鏡であるため小型の位置センサしか取り付けることができ

ず,ナビゲーションシステム実現に必要な位置計測の精度が得られない可能性がある.仮

に精度良く位置をセンシングできたとしても,患者の呼吸に伴って肺全体が変形するた

め,位置センサのみでは気管支鏡の正確な位置を追跡することは不可能である.これら

の理由から,気管支鏡から得られる画像情報のみを用いて気管支鏡の観察位置を推定し

ようという試みがなされている.これまでに,1998年にBricaultら【81],2000年に森

ら[82],2001年にHigginsら【83】によって位置合わせに関する報告がなされている･し

かしながら,これらは気管分岐部等の限られた位置での対応付けのみ可能であり,連続し

て実気管支鏡カメラを追跡することはできなかった.

そこで,本研究では連続した実気管支鏡像を用いた気管支鏡カメラの動き推定を目的と

する.ここでは,実気管支鏡像と仮想化内視鏡像間の画像間類似度を評価値としたイメー

ジレジストレーションにより気管支鏡カメラの動きを推定する.まず,気管支分岐部など

の特徴的な領域を用いた画像間類似度計算法について述べ,それがカメラ動き推定に有効

であることを示す.移動するカメラの追跡を考えた場合,カメラの動き情報を積極的に利

用することにより推定性能の向上が期待できる.そこで,気管支鏡カメラの動き予測を利

用した動き推定手法について述べ,動き予測を用いた動き推定の有効性を示す.
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1.5 本論文の構成

本論文は,6つの章からなる.第1章は序論であり,本論文の研究背景ならびに各章の

位置付けについて述べたものである.ここでは,医学史における手術の歴史的変遷を概観

し,医用画像を用いた高度な手術支援とその重要性について述べた.

第2章では,多時相CT像からのCT値の確率分布推定に基づく肝臓領域抽出手法につ

いて述べる.これは,手術シミュレーションと手術ナビゲーションを実現するために必要

不可欠である臓器認識に関する一検討である.ここでは,肝細胞がんの診断に有効とされ

る早期相と晩期相のCT像からの肝臓領域抽出を目的とする.具体的には,早期相と晩期

相の撮影時刻の違いにより造影剤の浸透具合が異なるという特性を利用し,早期相と晩期

相の2つのCT像から肝臓,筋肉,脾臓に対応するCT値の分布を推定する.推定され

た各臓器の分布を用いて,肝臓領域,肝細胞がん領域,肝臓以外の領域,をそれぞれ抽出

し,それらを統合することで最終的な肝臓領域を得る.ここで推定された分布を用いて,

筋肉や脾臓などの領域を抽出することも可能であり,他臓器を抽出する際のしきい値決定

へも応用可能な手法である.

第3串では,仮想前立腺に対する針生検シミュレーションシステムについて述べる.こ

れは,前立腺がんの確定診断に用いられる針生検をシミュレーションするシステムであ

り,針生検手法の能力評価へ応用可能なシステムである.ここでは,前立腺内の解剖学的

分類と前立腺内での病変発生分布データを用いて仮想前立腺を作成し,それに対する針生

検のシミュレーションを行う.また,前立腺に対する針生検結果の3次元表示も可能であ

り,視覚的に生検の結果が確認可能であるシステムである.

第4章では,気管支鏡ナビゲーションシステム実現を目的とし,イメージレジストレー

ションを用いたカメラ動き推定手法について述べる.まず,カメラ動き推定に用いる仮想

化内視鏡像の生成に必要なカメラパラメーターについて説明する.そして,特徴的な領域

に限定した類似度計算法について述べ,実気管支鏡ビデオ画像に対する実験を通して提案

する類似度計算法の有効性を示す.

第5章では,第4章に引き続き,気管支鏡カメラの動き推定性能向上を目指し,気管支

鏡カメラの動き予測を用いた動き推定について述べる.第4章で述べるカメラ動き推定手

法では,気管支鏡カメラの動きが大きい経路において,動き推定に失敗するという問題が
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あった.そこで,実気管支鏡のフレーム間での動きをカルマンフィルタを用いて予測し,

フレーム間でのカメラ動きが大きい経路における推定性能の改善を図る.第4章,第5章

で述べる気管支鏡カメラの動き推定に関する研究は,わが国では我々の研究グループ以外

では行われておらず,連続した実気管支鏡像を対象としたものとしては世界的に見て最も

初期に行った研究である.

最後に,第6章において本論文を総括し,今後の課題と展望について述べる.
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第2章

多時相CT像からの肝臓領域抽出

手法

2.1はじめに

第1章で述べたように,手術シミュレーションと手術ナビゲーションを実現する上で,

Ⅹ線CT像等の画像から各臓器を個別に認識することは必要不可欠な前処理である.各

臓器を個別に認識することで,臓器の位置や体積,手術による臓器の変形などを術前にシ

ミュレーションすることが可能となり,安全に手術を行うための手術計画の立案が可能と

なる.また,認識された臓器を解剖学的情報と照らし合わせることにより,術中のナビ

ゲーション情報として利用することも可能となる.このように,手術シミュレーションに

代表される｢術前支援｣,手術ナビゲーションに代表される｢術中支援｣,のどちらを実現

する上でも各臓器を個別に認識することが非常に重要となる.

これまでに,肺,気管支,血管などの胸部を対象とした臓器認識手法の開発が広く行わ

れてきたが,腹部を対象とした臓器認識に関する研究はまだまだ少ない[84,85].がんに

よる部位別の死亡率を見ると,肝細胞がん(HepatocellularcarCinoma:HCC)および肝

臓内胆管がんによる死亡率は,男性では肺,胃についで第3位であり,女性においては

胃,肺,結腸についで第4位と非常に高く[73,86],腹部臓器の中でも肝臓を対象とした

診断および手術支援システムの開発が重要な課題となっている.そこで,本章では腹部臓

器の中でも肝臓に注目し,肝臓を対象とした手術シミュレーションと手術ナビゲーション

のための肝臓領域の自動抽出手法について述べる.

肝臓を対象とした手術シミュレーションや手術ナビゲーションの重要な機能として,病
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変の検出,過去画像との比較*,体積計測,肝葉･肝区域の分類が挙げられる.これらの

機能の実現には,肝臓領域の抽出が必要不可欠な前処理となる.肝細胞がんの診断におい

ては,早期相と晩期相で撮影された2つのCT像のみで80%以上の肝臓腫痛が鑑別可能

であるため,上述の4時相の中でも早期相と晩期相において撮影された画像が重要とされ

ている[86,87】(本章では,早期相と晩期相で撮影されたCT像を,早期相像,晩期相像

と呼ぶ).そのため,肝細胞がんの手術支援を目的とした手術シミュレーションシステム

や手術ナビゲーションシステムの構築において,早期相像と晩期相像からの肝臓領域自動

抽出手法の開発が重要となる.

これまでに,いくつかの研究グループから3次元Ⅹ線CT像から肝臓領域を抽出す

る手法の提案がされているが,それらは主に単一時相のみを用いる手法と複数時相を同

時に用いる手法に分けることができる[71,90～96]･単一時相のみを用いる手法として,

文献[71,90～93】が挙げられる･単一時相のみを用いた手法では,CT値に対するしき

い値処理のみでは肝臓領域と肝臓に接する血管･脾臓等の領域を分離することが困難な

ため,これらの手法では肝臓の形状情報を利用して接触他臓器の分離を試みている.文

献[90,91]では,領域拡張法における構造要素の大きさを調整することで肝臓に接する他

臓器への誤抽出を抑制している.しかし,肝臓の形状は個人差が大きいため,適切な大き

さを持つ構造要素を設定することは困難である.また,横山ら[90]は肋骨情報から胸郭

内側包絡面を推定し,抽出対象外領域を設定することで肝臓に接する筋肉領域への過抽出

を抑制している.このように,肝臓以外の組織の情報を利用して過抽出を抑制する手法は

非常に有効であると考えられる.林ら[71]は,まず晩期相像のCT値ヒストグラムを解

析して求めたCT値によりおおまかな肝臓領域を抽出し,その後ユークリッド距離に基づ

く図形の分割統合処理によって接触他臓器の分離を行っている.しかし,左葉の先端部が

細くなっている場合や,複雑な形状をした肝臓領域を抽出することは困難である.

一方,複数時相を同時に用いて肝臓領域を抽出する手法として,文献[94～96]が挙げ

られる.これらの手法は,複数時相のCT像中に含まれる造影効果の時間変化に関する情

報を利用することで,より頑堅な肝臓領域抽出を試みている.桝本ら[94,95]は,2時相

のCT像(文献[95]では非造影CT像と門脈相CT像)から肝臓強調画像を作成するこ

とで,症例間でのCT値のばらつきや造影むらへの対応を行っている.しかし,この手法

*同一患者の過去に撮影された画像(過去画像)と新しく撮影された画像を比較し,病変の発生等を確認す

る方法
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Fig.2･1JointhistogramgeneratedfromearlyandlatearterialphaBeCTimages.

では初期関心領域(VolumeOfhterest:VOI)を必ず肝臓が含まれるように設定する必

要があり,初期VOI内に肝臓以外の臓器(筋肉等)が多く含まれる場合や,CTの撮影範

囲が異なる場合には適切に動作しない.

本章では,早期相像と晩期相像の2画像からCT値ヒストグラムを解析し,肝臓.脾

臓,筋肉に対応するCT値の確率分布(以下.CT値分布と書く)を推定することで肝臓

領域の抽出を試みる.ヒストグラム情報のみを用いてCT値分布の推定を行うことで,肝

臓の存在位置に依存しない肝臓抽出パラメーターの自動決定法を提案する.これは.症例

間でのCT値のばらつきに対応可能な手法である.本手法では,造影効果の違いにより早

期相像と晩期相像から作成した2次元ヒストグラム上に各臓器毎の特徴的な分布が現れる

ことを利用する(図2.1).このヒストグラムから,肝臓,筋肉,牌臓に対応するCT値

分布を同時に推定する.推定された分布を用いて肝臓領域,および肝細胞がん候補領域を

抽出し,それらを肝臓領域内に含める.そして,肝臓に隣接し肝臓と非常に類似したCT
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値を示す筋肉や肺臓等の領域を抽出し,それらを肝臓外領域とすることで肝臓以外の臓器

への過抽出を抑制する.最後に,輪郭補正を行うことで最終的な肝臓領域を得る.以下,

2.3で具体的な肝臓抽出処理について述べ,2.4で実験結果を示し,2.5で考察を加える.

2.2 肝臓領域抽出の概要

本手法では,早期相像と晩期相像の2画像を用いて肝臓領域を抽出する.早期柏像は,

造影剤を注入してから35～50秒後に撮影した画像であり,主に血管や肺臓等が造影剤の

効果により高CT値となる.しかし,肝臓には造影剤がそれほど浸透していないため,肝

臓は筋肉と同程度のCT値となる.晩期相像は,造影剤を注入してから3～5分後に撮影

された画像であり,肝臓内に一様に造影剤が浸透しているため肝臓が高CT値を示す.逆

に,造影剤が抜けた肺臓のCT値は早期相におけるそれと比べて低くなり,肝臓のCT値

と同程度となる.どちらの時相においても,筋肉に対する造影剤の影響は小さく,各時相

を通してほぼ一定のCT値となる.このように,各臓器毎に造影剤の影響が異なるため,

早期相像と晩期相像の2画像から作成した2次元ヒストグラム上には肝臓,肺臓,筋肉等

に対応する特徴的な分布が現れる(図2.1).そこで,本手法では各臓器のCT値分布を正

規分布と仮定し,EM(ExpectationMaximization)アルゴリズム[97]を用いて各臓器

に対応するCT債分布を推定する.これにより,各臓器を抽出する際のパラメーターを自

動的に決定する.次に,推定されたパラメータを用いたしきい値処理によりおおまかな肝

臓領域を抽出する.そして,肝細胞がんの候補領域を抽出し,肝臓領域に加えることで肝

細胞がんの未抽出を防ぐ.また,肝臓外領域(筋肉や牌臓等)を抽出し,肝臓領域の輪郭

補正に用いることで過抽出の抑制を図る.

本手法は大きく分けて,(a)前処理,(b)CT債分布の推定,(c)おおまかな肝臓領域の

抽出,(d)輪郭補正,の4つの処理から構成される.なお,本章では早期相像と晩期相像

の2画像を入力とし,晩期相像における肝臓領域を抽出する手順を示す.以下で,具体的

な処理内容を示す.



2.3 肝臓抽出手順 21

2.3 肝臓抽出手順

2.3.1前処理

早期相像と晩期相像の各入力画像に対して,メディアンフィルタ(3×3×3画素)を

施す.早期相像と晩期相像では撮影時刻が異なるため,患者の体動や呼吸動により,そ

れぞれの画像において臓器の位置や形状が変化する可能性がある.図2.2(a)に示すよう

に,早期相像と晩期相像で臓器の対応が適切に取れない場合は,2.3.2節で述べるCT債

分布推定が適切に行われない.そこで,平行移動と回転の6自由度のパラメーターを用い

た剛体レジストレーションを行った後,文献【98】の非剛体レジストレーションにより早

期相像と晩期相像の位置合わせを行う.ここで,レジストレーションにおける画像間類似

度には文献[99]の正規化相互情報量を用いる･この処理には非常に多くの計算時間を要

すため,各軸方向の画素数を4分の1にした縮小画像を用い,各画像の撮影時のImage

Position†の差を剛体レジストレーションの初期値とする.本処理により臓器の位置や形

状の変化を補正し,図2.2(b)に示すような早期相像と晩期相優における臓器間の対応付

けを得る.以降の処理にはレジストレーション後の画像を用いる.

2.3.2 CT債分布の推定

造影剤の浸透には個人差があり,撮影のタイミングの違いによっても各臓器に対応する

CT値ヒストグラムの形状が異なる可能性がある.そこで本手法では,早期相像,晩期相

像の名画像から,各臓器領域内におけるCT値の分布を大まかに推定し,その結果を2次

元ヒストグラムを用いた分布推定における初期値とする.これにより,個人差や撮影のタ

イミングの違いによるCT値ヒストグラム形状の変化に対応し,分布推定の安定化を図

る.貝体的には,

(a)早期相像におけるCT債分布推定

(b)晩期相像におけるCT債分布推定

(c)早期相像と晩期相像の2次元ヒストグラムからのCT債分布推定

†画像を撮影した際の位置情報.｢医用におけるデジタル画像と通信｣に関する標準規格であるDICOM

(DigitalImagingandCOmmunicationsinMedicine)の(0020,0032)タグに対応･
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(a)Beforeregi8tration (b)Afterregistration

Fig.2.2 Registrationresult･(a)and(b)aregeneratedbycombiningregistered

earlyandlatearterialpha5eCTimages.BothCTimagesareplacedasthe

cbeckerboard.

の3つの処理からなる.早期相像のCT値ヒストグラム上では肝臓(筋肉等を含む)と脾

臓等に対応する特徴的な分布が現れ,晩期相像のCT値ヒストグラム上では,肝臓(牌臓

等を含む)と筋肉等に対応する特徴的な分布が現れる(図2.3).そこで,各面優における

それらの分布を推定することによりト処理(c)におけるEMアルゴリズムでの初期値を自

動決定する.

本章では,肝臓･牌臓･筋肉等の各臓器に対応するCT値の分布は正規分布であり.早

期相像,晩期相優における分布はそれらの混合分布であると仮定する.そして,ヒスト

グラムからEMアルゴリズムを用いて各臓器に対応したCT値分布を推定する.ここで,

推定する各正規分布宜のパラメーターを,混合重み叫,平均値〃豆(もしくは平均値ベク

トル仇),分散Jぎ(もしくは共分散行列∑j)とし,1次元の場合を勅=(び豆,〃豆,Jヂ),

2次元の場合を中豆=(wi,仇,∑i)で表す･次節で具体的な推定手順を示す･

2.3.2.1EMアルゴリズムを用いた分布推定

EMアルゴリズムは,評価関数の期待値が最大となるパラメーターを逐次処理により求

める手法である.本章では,次式(2･1)で与えられる対数尤塵が最大となる正規分布のパ
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ラメーターを求めることで,各臓器に対応するCT債分布を推定する.

姜log〈姜抽)ぴ9p(刷)〉(2･1)

ここで,Ⅳは入力となるCT像の画素数であり,Qは求める正規分布の個数を表す.ま

た,入9(∬乃)は画素諾厄が正規分布中qに属する確率を表し,正規分布p(託宣l中q)の確

率密度関数は次式で与えられる.

p(諾厄l中q)=
(諾元一叛)r=;1(∬れ一叛)

l∑ql

ここで,dは正規分布の次元数を表す.

EMアルゴリズムにおける各パラメーターの更新は,以下の式を順次適用することで行

われる.

入9(諾m)=

硬+1)=

撞+1)

∑㌘+1)=

粛)p(畑呵

∑整1粛)p(諾厄l中印

∑木(託宣)
れ=1

∑慧1入｡(∬れ)託宣
∑慧1入｡(諾厄)

∑慧1煩m)(ごn-〝㌘+1))(ご和一〝㌘+1))T
∑た1入｡(∬几)

(2.3)

(2.4)

(2.5)

(2.6)

上述の処理を式(2.1)の値が増加しなくなるまで繰り返し,最終的な正規分布のパラメー

ター中qを得る･

2.3.2.2 早期相優におけるCT値分布推定

図2.3(a)に示すように,早期相像のCT値ヒストグラム上では肝臓(筋肉等を含む)と

牌臓(心臓,血管を含む)に対応する特徴的な分布が現れる.そこで,早期相像のCT値

ヒストグラムから肝臓領域れと牌臓等の領域中βのCT債分布を推定する･EMアル

ゴリズムに与える分布の初期値には,肝臓領域現)=(0･75,70,7･52),牌臓等の領域
中三0)=(0･25,140,7･02)を用いる･
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Fig.2.3 ExamplesofCTslicesand CTvaluehistogramsineaLrlyandlate

arterialphaseCTimages.

2.3.2.3 晩期相像におけるCT債分布推定

晩期相像のCT値ヒストグラム上では,図2･3(b)のように肝臓(脾臓を含む)と筋肉

等に対応する特徴的な分布が現れる.そこで,晩期相像のCT借ヒストグラムから肝臓

領域ゆヱ2と筋肉等の領域ゆmのCT債分布を推定する･EMアルゴリズムに与える分布

の初期値には,肝齢堀戒)=(0･5,100,5･02),筋肉等の領域少崇)=(0･5,60,5･02)
を用いる.

2.3.2.4 早期相像と晩期相像からのCT値分布の推定

早期相像と晩期相健から図2.1に示すような2次元ヒストグラムを作成する.図2.1か

ら分かるように,2次元ヒストグラム上には肝臓領域,筋肉等の領域,脾臓の領域に対応

する特徴的な3つのCT値分布が現れる.これら,肝臓動,筋肉等中m,脾臓中8,の

CT債分布パラメーターをEMアルゴリズムを用いて推定する.しかし,2.3.1で述べた
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Fig･2･4Jointhistogramsforextractingliver,HCC,andotherorgans.

レジストレーションを行ったとしても,早期相像と晩期相像で臓器の辺緑部が適切に重

ならない可能性がある(レジストレーション誤差).そのため,このようなレジストレー

ション誤差や今回対象としない臓器の影響によって,分布推定が適切に動作しない可能性

がある.そこで,これらの影響はヒストグラム全体に広く及ぶと仮定し.その他の領域

申｡に対するCT値分布の推定を行うことで,肝臓,筋肉等.脾臓の分布推定への悪影響

を防ぐ.

EMアルゴリズムに与える分布の初期値(肝瞳領域中!0),筋肉等の領域中崇),牌臓の

領域中三0),その他の領域宙㌘))を早期相像と晩期相像において推定した分布パラメー

ター勅1,ゆJ2,¢｡.中mを用いて次のように設定する･

岬=〈0胤榊鯨(芸::)巾2J…2))

宙㌍〈0･8um,(ご:),(｡霊20雲二冒2)〉

申告〈0･8u8叫2,(荒),(篭2品)〉

中㌍〈0･2,(=:),(｡.5讐㌔｡20■5品㌔02)〉

(2.7)

(2.8)

(2･9)

(2.10)

これらの初期パラメーターは,2.2で述べた早期相像と晩期相像の特徴を考慮し.実験的

に決定した.
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2.3.3 おおまかな肝臓領域の抽出

本処理では,2次元ヒストグラムから推定した分布パラメーター動,中m,中βを用い

て,肝臓領域,肝細胞がん領域,肝臓外領域(筋肉や脾臓等)を抽出する.肝細胞がん

は,肝臓領域と異なる造影パターンを示すため,2.3.2で推定した肝臓領域の分布動に

は含まれない.また,レジストレーション誤差等により筋肉や心臓の一部が動に含まれ

る可能性がある.そこで,肝臓領域に加えて肝細胞がん候補領域と肝臓外領域を抽出する

ことで,肝細胞がんの末抽出を防ぎ,筋肉等の肝臓外への過抽出を抑制する.以降の処理

では,2画像間で対応する画素の早期柏像でのCT値∬1,晩期相像でのCT値∬2を成分

とするベクトル諾=(∬1,∬2)rを用い,しきい値処理とモルフォロジ演算により,おお

まかな臓器領域を抽出する.なお,しきい値処理により抽出した肝臓候補領域を£とし,

小成分除去を行ったものをおおまかな肝臓領域£′,肝細胞がん候補領域をγ,肝臓外領

域を0とする･また,臓器乞の分布パラメーター仇,孔の要素を,

仇=(ご;:),∑盲=は;曇…)
(2･11)

と記述し,分布中電の平均値仇とベクトルご間のマハラノビス距離d宜(∬)を次式で

表す.

d盲(諾)=(∬一仇)T∑Jl(∬-仇) (2.12)

2.3.3.1肝臓候補領域の抽出

2･3･2･4で推定された肝臓領域のCT債分布qllを用い,図2.4(a)のLiverに対応する

部位を肝臓候補領域£として抽出する.具体的には,各画素の早期相像と晩期相像のCT

値から成るベクトル諾=(∬1,∬2)Tが次式を満たす場合,その画素を画素集合£に追加

dg(ご)<d`((仙-1･5Jgl‖抑2-1加g22)r)(2･13)

抽出される領域には,レジストレーション誤差等の影響で筋肉やJL､臓等の輪郭の一部が含

まれている.そこで,£に対し半径8画素の最頻値フィルタ‡を施した後,最大成分をお

おまかな肝臓領域£/として抽出する.

‡画像内の各画素正に対し,〇を中心とする半径γの球内で図形画素と背景画素の画素数が多い方の値を

代入するフィルタ.
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2.3.3.2 肝細胞がん候補領域の抽出

肝細胞がんのCT値は,早期相像で肝臓領域よりも高く,晩期相像で肝臓領域よりも低

くなる･これは,2次元ヒストグラム上では図2.4(b)に示すHCCの範囲に対応する.そ

こで,肝臓領域の分布パラメーター動を用いて,次の条件を満たす画素の集合を肝細胞

がん候補領域宮として抽出する.

(抑1+0･5Jヱ11<∬1<300)∧(0<∬2<槻｡-0･5JJ22) (2.14)

ここで,∧は論理積を表す･また,肝細胞がんの一部が壊死している場合には,式(2.14)

の条件では抽出することができない.壊死領域(Necrosisregion)のCT値は,肝臓領域

より低く,筋肉等とは異なるCT値をとるため,図2.4(b)の黄色の範囲を壊死領域とし

て抽出し,肝細胞がん候補領域邦に含める.具体的には,次式で与えられる2つの条件,

(20<∬1<抑1-の11)∧(20<∬2<抑2-Jヱ22) (2.15)

dm(∬)>dm((仇-1･5恥1,侮2-1加m2｡)T)(2･16)

を共に満たす画素集合を壊死領域とする.得られた領域に対して半径6画素の最頻値フィ

ルタおよび半径10画素のClosing演算を施す.膵臓や肺臓の一部が肝細胞がんと同様の

CT債分布を示すため,抽出された領域には肝細胞がん以外の領域が含まれる可能性があ

る.肝細胞がんは肝臓内に存在するため,2.3.3.1で抽出したおおまかな肝臓領域£′に非

常に近い位置に存在する,もしくは内包されていると考えられる.そこで,抽出された各

肝細胞がん候補領域に対して,おおまかな肝臓領域£′からの距離を調べ,肝細胞がんの

拾いすぎを削減する.具体的には,以下の手順により肝細胞がん候補領域の抽出を行う.

1･おおまかな肝臓領域£′の背景画素に対してユークリッド距離変換[100]を施す.

2･式(2･14),(2･15),(2.16)の条件でしきい値処理し,半径6画素の最頻値フィルタ

および半径10画素のClosing演算を施す.

3.処理2で得られる2値画像に対してラベリング処理を行い,各ラベルの境界画素に

おける距離値の平均値ヱ肌eおよび最小値gm去れを調べる.

4.肝臓までの平均距離と最小距離に対するしきい値了も℃｡,㍍血を用い,g肌e<㍍γ｡

かつ㍍血<㍍血を満たすものを肝細胞がん候補領域とする.ここで,肝臓に肝

細胞がん候補領域が内包される場合には,g肌eおよび㍍血ともに非常に小さな値

となる.



28 第2章 多時相CT像からの肝臓領域抽出手法

5.処理4の段階で得られる候補領域には,肝臓に接する肋骨の一部が含まれる可能

性がある.そこで,球形度Cを計算することで,さらに拾いすぎの削減をはかる.

具体的には,各ラベルの体積から理想的な球の半径を計算し,各ラベルの重J已､を中

心とする球と各ラベル領域の共通部分の割合をCとする.球形度に対するしきい

値㌔を用い,C>㌔を満たすラベルを最終的な肝細胞がん候補領域γとする･

2.3.3.3 肝臓外領域の抽出

レジストレーション誤差や造影剤の影響により,2.3.3.1の処理では,筋肉,脾臓,骨

の一部を肝臓領域として過抽出する可能性がある.そこで,2.3.2.4で推定した肝臓の分

布中古,筋肉等の分布中β,肺臓の分布中mを用いたしきい値処理とモルフォロジ演算

(Opening演算とClosing演算)により,筋肉,牌臓領域を抽出し,肝臓外領域とするこ

とでそれらの領域への過抽出を抑制する.また,脂肪領域,骨領域,空気領域を固定のし

きい値で抽出し,肝臓外領域に加える.

以下,各領域を抽出する際の具体的なしきい値について述べる.

筋肉領域筋肉に対応する分布中m内で,肝臓と異なるCT値を示す画素を筋肉領域とし

て抽出する.具体的には,図2.4(c)に示す筋肉領域を以下の2つの条件を共に満たす領

dm(∬)<dm((仇-3･0恥1,侮2-3冊m｡｡)r)

dヱ(∬)>dヱ((仙-2･0恥,川2-2冊J22)T)
(2･17)

肺臓領域図2.4(c)に示す肺臓領域を,分布中β内で,肝臓と異なるCT値を示す画素と

して抽出する.具体的には,以下の2つの条件を共に満たす画素として抽出する.

dβ(諾)<dβ((振-3冊β11,〃β2-3伽822)T)

dg(∬)>d～((仙-2月の11,拘｡-2･OJg｡｡)T)
(2.18)

脂肪領域 次に示す条件を満たす画素を脂肪領域とする.ここで,∨は論理和を表す.

(-150<∬1<-10)∨(-150<∬2<-10) (2･19)

骨領域 以下に示す条件を満たす画素を骨領域とする.

(200<∬1)∨(200<∬2) (2.20)



2.3 肝臓抽出手順 29

Ⅰ血出血uverre伊On HCCregion OutsideofliverreglOn Liverreg10n

Fig.2.5 Liverregionobtainedbycombininginitialliver,HCC,andoutsideof

liverreglOnS.

空気領域 以下の条件を満たす画素を空気領域とする.

(ヱ1<-1000)∨(ェ2<-1000) (2.21)

上述のしきい値を用いて抽出した筋軋牌臓,脂肪,骨の4つの領域を統合し.2.3.3.2で

抽出した肝細胞がん候補領域γを取り除く.そして,半径5画素のOpeningおよび

ClosiI唱演算を行い,穴埋め処理を行った後に画素数が最大の連結成分を抽出する.そし

て,得られる領域に抽出した空気領域を加えることで,最終的な肝臓外領域ロとする.

2.3.3.4 抽出領域の統合

2.3.3.1の処理で得られるおおまかな肝臓領域エ/には,肝細胞がん領域が含まれていな

い.そこで,次の手順により再度おおまかな肝臓領域£/の抽出を行う.図2.5のように.

2.3.3.1で抽出した肝臓候補領域£に肝細胞がん候補領域γを加えた後,肝臓外領域の

を取り除く.そして,半径5画素の最頻値フィルタを施した後,穴埋め処理を行うことで

おおまかな肝臓領域£′を得る.ここで得られる肝臓領域エ′は,早期相像と晩期相像の

レジストレーション誤差等の影響で,肝臓の輪郭部分が若干末抽出となる可能性がある.

そこで,次節で述べる輪郭補正を行い,最終的な肝臓領域を得る.

2.3.4 輪郭補正

本手法の最終的な出力は,早期相像上もしくは晩期相像上での肝臓領域である.しか

し,早期相像と晩期相像のレジストレーション誤差の影響により,2.3.3.4で抽出した肝

臓領域を各画像にマッピングを行った場合,肝臓領域の細部が末抽出となる可能性があ

る.そこで,2.3.3.4で得られる肝臓領域を各画像にマッピングした後,その輪郭を補正
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することで各画像上での肝臓領域を得る.以下では晩期相像における抽出手順を示すが,

式(2.22)の条件を変更することにより,同様の手順で早期相像上での肝臓領域も抽出可

能である.

具体的には,2.3.3.4で得られる肝臓領域に対し,背景と6近傍で接する画素を境界画

素として抽出する.そして,各境界画素に対し,境界画素を中心とする半径γの球を配置

し,球内の全ての画素値が次式を満たす場合,その球内の全画素を肝臓領域に加える.

(川2-1･5JJ22)<γ<(抑｡+3･OJJ22) (2.22)

本処理を,球の半径γを徐々に大きくしていき,式(2.22)の条件を満たさなくなるまで

繰り返す.全ての境界画素に対して適用した結果を最終的な肝臓領域として出力する.

2.4 実験

本手法をコンピュータ支援画像診断学会で配布されている3次元CT像データベー

ス[101]に含まれる造影Ⅹ線CT像21例,2004年の第14回コンピュータ支援画像診断

学会大会で行われた肝臓抽出コンテストの5例,の合計26例に適用した.実験に用いた

CT像の仕様は次のとおりである.

スライス内画素数

スライス枚数

スライス内画素サイズ

スライス厚

再構成間隔

512×512画素

161～464枚

0.546～0.625mm

l.0～2.Omm

O.5～1.Omm

ただし,利用可能なメモリ量の制約から,再構成間隔を全て1.Ommに変換したものを

入力画像として用いた.また,2.3.3.2における肝細胞がん候補領域を抽出する際のし

きい値はそれぞれ,7Lve=12mm,7Lin=3mm,7t=0.85とした.実験にはOS:

WindowsXP,CPU:Ⅹeon3.4GHzx2の計算機を用い,処理時間は1症例あたり約50

分(早期相像と晩期相像のレジストレーションに約40分,肝臓領域抽出に約10分)を要

した.最終的な肝臓領域を晩期相像上で抽出した結果の一部を図2.6に示す.コンピュー

タ支援画像診断学会では,医師の評価が行われた症例1～4の4例に対する正解肝臓デー

タが配布されている.そこで,これらのデータを用い,本手法の抽出結果を一致度を用い

て評価した.配布されている正解データは非造影CT像上での肝臓領域であるため,これ
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Table2･1Coincidenceratesoftheextractionresultsagainstmanuallytraced

reglOnS･

CaseNo. 1 2 3 4

Coincidence 94.8% 91.1% 93.3% 93.3%

Table2.2 Evaluationresultsofextractedliverregionsbyvisualinspection.

0TheresultcontainswholeliverregionandHCC.

△TheresultcontainsHCCregionandtheliverregionhassomeunder

Or OVer eXtraCtion.

×TheresultdoesnothaveHCCreglOnOrtheliverreglOnhaslarge

underor overextraction.

CaseNo.1 2 3 4 5 6 7 8 9

0 0 0 0 △ △ 0 0 0

CaseNo.10 1112 13 14 15 16 17 18

△ △ △ 0 0 0 0 × △

CaseNo.19 20 21 22 23 24 25 26

○ × △ ○ △ ○ △ ○

らのデータを基に筆者らが手作業により晩期相像上での正解肝臓データを作成し,抽出結

果との一致度を次式で計算した(表2.1).

Co哀れdde†lCe=
l£α∩£♭l

l£α∪£♭l
×100 (2.23)

ここで,£αは手作業により入力した正解肝臓領域の画素集合,£bは本手法で抽出した

肝臓領域の画素集合であり,∩は積集合,∪は和集合,llは集合内に含まれる画素数を

表す.また,抽出結果を筆者らが目視により評価した結果を表2.2に示す.評価基準とし

て,肝細胞がん領域が欠損している場合や肝臓領域に直径20mm以上の抽出過不足が存

在した場合は×,肝臓領域に抽出過不足が存在したとしても目視で確認できる真の肝臓輪

郭からの距離が5mm以下の場合は○,それ以外で肝臓領域に抽出過不足が存在するもの

を△とした.
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(a)Ca5el

(d)Ca眉ell

(g)Case17

(j)C舶e20

(b)Ca5e5

(e)Ca占e13

(b)Ca5e18

(k)Case21

(c)Ca8e8

(f)Ca占e15

(i)Case19

(1)Ca壁22

Fig.2.6 Extrac七ionresultsofliverreglOnSbytheproposedmethod･
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2.5 考察

表2.2を見ると,若干の抽出過不足は存在するものの26例中24例で良好に肝臓領域が

抽出されており,先に示した正解データの配布されている4例で一致度を評価した結果は

90%以上であった.また,図2.6から分かるように,肝細胞がんを含む肝臓領域を良好

に抽出できていることが分かる(Case13,15,18,21,22).特に図2.6(h)(Case18)

では右葉と左葉の接続部分が非常に細く,領域拡張法や図形分割を用いて肝臓と接触他臓

器の分離を行っている従来手法[71,90,91]では抽出が困難であった部位である.このよ

うに細くつながった部分を抽出するしきい値を適切に設定することが難しく,これらの手

法においては抽出に失敗していた.それに対し,本手法では2時相の画像から肝臓のCT

債分布を推定し,しきい値処理とモルフォロジ演算のみで肝臓領域を抽出している.その

ため,肝臓の一部が細くなっている場合でも良好に抽出することができる.一方,造影む

らが存在する症例では肝臓の一部が未抽出となった.これは,本手法では肝臓全体を単一

のしきい値で抽出しているためである.桝本ら[95】のように,肝臓内を複数ブロックに

分割し分布推定を行うことで改善可能であると考えられる.また,一部の症例で肋骨や胃

壁の一部が過抽出となった.今後,輪郭補正処理を見直す必要がある.

図2.7に,式(2.13)によるしきい値処理で抽出した肝臓候補領域£と2.3.3.2の処理

で抽出した肝細胞がん候補領域冗を示す.図2.7(a)から分かるように,式(2.13)に示さ

れるしきい値処理のみで肝臓領域を良好に抽出でき,肝臓周辺に存在する筋肉等はほと

んど含まれていないことが分かる.これは,EMアルゴリズムによる肝臓領域のCT債

分布推定が良好に動作し,肝臓,肺臓,筋肉等のCT債分布を適切に設定できたためで

ある.しかし,肝細胞がんの領域は式(2.13)の条件のみでは抽出できていない.そこで,

図2.7(b)に示す肝細胞がん領域のみを抽出し,肝臓領域に含めている.2.3.3.2の肝細胞

がん抽出処理では,式(2.14),(2.15),(2.16)で抽出する図2.4の肝細胞がん候補領域に

は,牌臓や膵臓の一部が含まれる.そのため,しきい値処理とモルフォロジ演算を用いて

抽出した領域には,図2.8(a)のように肝細胞がん以外の領域が多数含まれる.本手法で

は,おおまかな肝臓領域£/からの距離および球形度を用いることで肝細胞がんの拾いす

ぎを削減し,図2.8(b)に示す肝細胞がん領域のみを得ている.このように,肝臓と肝細

胞がんを別々の処理で抽出することで,26例中24例で肝細胞がんを肝臓内に含めること
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(a)InitialliverregionL: (b)ⅡCCregionナ(

Fig.2.7 Ex七ractedinitial1iverregionL:andHCCregion7iofCa5e13.

Fig.2.8 TheresultsofHCCregionsT(extractedfromCa5e19.(a)ⅡCC

regons71aJeeXtraCtedbyusingthresholdingandmorphologyoperation.(b)

HCCregionss7iareeliminatedbyevaluatingdistancesfromliverregionL:′

andcircularities.
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Fig･2･9 Estimateddistributions中l,宙m,and宙sfromthejointhistogramOf

Casel.

が可能であった･しかし,図2.6(g)や(j)のように,肝臓内に嚢胞が多数存在する場合

や,肝細胞がんと異なるCT値の分布を示す良性腫瘍は抽出できていない.今後,これら

の領域を肝臓内に含める処理の検討が必要である.

処理2･3･2で推定された症例1の正規分布のグラフを図2.9に示す.図2.9(a)に示す早

期相像と晩期相像から作成した2次元ヒストグラムと,図2.9(b)の推定された肝臓動.

肺臓宙｡,筋肉等宙mの混合分布を比較すると,肝臓と肺臓の分布は良好に推定されてい

ることが分かる.しかし,筋肉等の分布は人力の2次元ヒストグラムと異なっている.こ

れは,レジストレーション誤差や筋肉以外の組織の影響で,2次元ヒストグラム中の筋肉

等に対応する分布が正規分布に従っていないことが原因であると考えられる.今後.筋肉
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等の分布を複数の正規分布の混合モデルで表現することにより,より良い分布推定が可能

になると考えられる.

2.3.2.2および2.3.2.3で述べたEMアルゴリズムの初期値は,Casel～21のCT値

ヒストグラムから実験的に決定した値である.分布パラメーターの推定における初期値

の影響を調べるために,EMアルゴリズムに与える各臓器の初期分布パラメーターを変

化させ分布推定を行った.各症例において肝臓領域の平均CT値を手作業により計測し,

計測した値の症例間での標準偏差を調査したところ,標準偏差は10H.U.未満であった.

そこで,分布パラメーターれ,ゆJ2,中β,中mの平均CT値〃を土10H･U･の範囲で

0.5H.U.ずつ変化させ実験を行った.その結果,得られる分布パラメーターの〃とJの

ばらつきは,最大でも0.5H.U.未満であり,安定した分布推定が可能であった.また,

2.3.2.2および2.3.2.3で述べたパラメーターを用いて抽出した肝臓領域と,パラメーター

を変化させて抽出した肝臓領域の一致度は,平均で99%以上であり,安定した肝臓領域

抽出が可能であった.この結果から,入力CT像のCT値が多少変化したとしても,安定

して肝臓領域抽出が可能である.

文献[94,95]では,初期関心領域を必ず肝臓が含まれるように設定する必要があるのに

対し,本章で提案した各臓器の分布パラメーター推定法は臓器の位置に依存しないため,

CTの撮影範囲が異なる場合でも適切に動作する.また,撮影のタイミングの違いや造影

剤の浸透具合の違いによって,各臓器のCT債分布は変化するが,本手法ではヒストグラ

ムから各臓器の分布パラメーターを推定することで,このようなCT債分布の変化に対応

している.このように,撮影条件が異なる場合でも適切に動作する本手法は非常に有効で

あると考えられる.また,推定された分布には早期相と晩期相の2つの時相情報を含むた

め,2.3.4における式(2.22)の条件を変更することで,早期相優における肝臓領域抽出も

可能である.本章では,早期柏像と晩期相像の2画像から肝臓,脾臓,筋肉等のCT債分

布を推定した.今後,非造影,早期相,門脈相,晩期相のCT像を複数組み合わせて各臓

器のCT債分布を推定することにより,肝臓内血管等を抽出する際のしきい値決定も可能

となるであろう.



2.6 まとめ 37

2.6 まとめ

本章では,肝臓を対象とした手術シミュレーションおよび手術ナビゲーション実現の第

1段階として,多時相CT像からのCT債分布推定を用いた肝臓領域抽出手法について述

べた.早期相像と晩期相像から作成した2次元ヒストグラム上には,肝臓,脾臓,筋肉等

に対応する特徴的なCT値分布が現れる.そこで,EMアルゴリズムを用いて早期相像と

晩期相像の2画像から肝臓,脾臓,筋肉等に対応するCT債分布を推定し,撮影条件に依

存しない肝臓抽出パラメーターの自動決定法を提案した.また,肝臓領域と肝細胞がん領

域を別々の処理で抽出し,それぞれの領域を統合することで肝細胞がんを含む肝臓領域の

抽出を試みた.最後に,推定された分布パラメーターを用いて肝臓外領域を抽出し,筋肉

や牌臓への過抽出の抑制を行った.本手法を造影3次元Ⅹ線CT像26例に適用し,24

例で肝細胞がんを含む肝臓領域を良好に抽出可能であることを確認した.ここでは早期相

像と晩期相像からの肝臓領域抽出について述べたが,非造影や門脈相のCT像を用いて,

3時相,4時相といった複数画像からさまざまな臓器に対応するCT値の分布を推定する

ことも可能である.これは,各臓器における造影剤の効果をより詳細に解析することを意

味し,時間によって造影剤が流れる血管が異なることを考慮すれば,肝臓内の門脈や肝静

脈を別々に抽出することも可能であろう.ここで述べた手法を用いることにより,術前の

肝臓の体積計測や肝切除に伴う肝臓領域の変形のシミュレーションに必要な肝臓領域を得

ることが可能となる.また,抽出した肝臓領域から肝細胞がんを検出し,手術中の医師へ

肝細胞がんの位置を提示するといったナビゲーションへの応用も期待される.
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第3章

仮想前立腺に対する針生検シミュ

レーションシステム

3.1はじめに

第1章で述べたように,正確でスムーズな手術を行うための術前計画の立案には,計算

機を用いたシミュレーションが有用である.ここでは,前立腺がんの確定診断に用いられ

る針生検に注目し,針生検に用いる針の本数,配置法,角度等を組織的かつ数値的に評価

可能なシミュレーションシステムの開発を目的とする.

前立腺がんは､わが国では約4.5%と比較的発生率の低いがんである.しかし,欧米で

は男性のがんによる死亡者のうち,約10～20%を占めている[73】.近年の我が国の生

活様式の急速な欧米化,及び高齢化の進展に伴いその発生率は増加傾向をたどっている.

また,部位別にみるとその増加率は肺がんや大腸がんを抑えて最も高く,泌尿器科領域に

おけるがんでは,既に我が国において最も多いがんとなっている.そこで,現在国家事業

として前立腺がん検診を行うことの妥当性について盛んに議論されている.これまでの研

究により,前立腺がんの集団検診実施の妥当性に関する報告がいくつかなされているが,

実際に国家レベルで試行することを考えた場合,まだ解決しなければならない課題は多

く,能率的な検診システムの確立が望まれている[102～104].

前立腺がんの検診では,PSA(ProstateSepcificAntigen,前立腺特異抗原)検査,直

腸指診,超音波断層法等があり,そこで異常が認められた場合には,前立腺針生検を行う

ことが一般的である.前立腺針生検は,生検針により前立腺内の組織を採取し,顕微鏡で

検査する組織診断方法であり,前立腺がんと確定するための唯一の方法である.
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近年PSA検査による前立腺検診が行われるようになり,早期に前立腺がんを発見する

機会が増加している.そのため,直腸指診で触知しない小病巣から,いかに正確,確実に

組織採取を行うかが重要な課題となっている.また,従来の前立腺針生検は針の直径が

14ゲージ(約2.1mm)という太い径の生検針が用いられていたため,比較的侵襲が高く

生検可能な針の数が限られていた.しかし,最近では針の直径が18ゲージ(約1.2mm)

の細い生検針を用いることで6～8個所の生検が可能となり,より安全,確実に検体採取

が行えるようになってきている[105].現状では,6個所の系統的分割生検が最も一般的

とされているが,必ずしも生検針が病変部分を採取するとは限らず,組織的かつ数値的に

針の本数,配置法,角度等を検討する必要がある.そこで,各生検手法の能力評価が可能

なシステムの開発が望まれている.

これまでに,我々は実際の前立腺摘出標本から構築した仮想前立腺に対し,仮想的な前

立腺針生検を行う前立腺針生検シミュレーションシステムの開発を行ってきた[106,107].

この前立腺針生検シミュレーションシステムでは,実際の標本をもとに作成した仮想

前立腺に対し仮想針生検を行うため,実際の病変分布に基づく実験が可能であった.し

かし,摘出標本の数により得られる病変分布のパターンが限られていた.そこで,文

献[108～111]で示される前立腺内の分類と文献[112～117]で示される前立腺内の解剖学

的所見をもとに,統計的データから得られる病変の発生分布を考慮した仮想前立腺モデル

を作成し,それに対する仮想針生検を行う.実際には,前立腺内を辺緑領域(Peripheral

Zone:PZ),移行領域(TransitionZone:TZ)に分類する.また,前立腺肥大症にかかっ

ているかどうかでPZとTZの体積の割合が変化するため,肥大症でない前立腺モデル

(通常モデル,RegularSizeprostatemodel)と肥大症の前立腺モデル(肥大症モデル,

Hypertrophicprostatemodel)を作成する.次に,臨床で用いられている生検針の配置

法である系統的分割生検6,8,10本と,それらとは別の針の配置法4種類に対して実験

を行い,針の配置法の違いによる生検手法の能力評価を行う.

以下,3.2で仮想針生検シミュレーションシステムについて述べ,今回提案する前立腺

の通常モデル,肥大症モデルの作成について3.3で述べる.また,仮想針生検を行うそれ

ぞれの生検手法について3.4で説明を行う.そして,作成したモデルに対する実験及びそ

の結果を3.5に示し,3.6で考察を加える.
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上ら｡ま 点ら｡壬

Fig.3.1Anatomyoftheprostate,andasituationoftheneedlebiopsy.

3.2 仮想針生検シミュレーションシステム

3.2.1仮想針生検シミュレーション

仮想針生検シミュレーションは,a)仮想生検針を配置する基準プレートの設定,b)基

準プレート上での仮想生検針の配置,C)仮想生検針の穿刺角度の決定,d)仮想針生検の

実行の四つの処理から構成される.以下で,具体的な処理について説明する.特に,本章

での説明には右ねじ方向の回転を正方向として用いる.

(a)基準プレートの設定 仮想生検針を配置する基準プレートは.臨床検査での穿刺

範囲に相当する長方形領域とし,図3･1に示すような同一平面上の3点(上物,エむ｡f,兄ら｡t)

を指定することで決定する.具体的には,前立腺の直腸側に接する平面を考え,その平面

上に投影された前立腺に接し,上f叩-エも｡fを前立腺の尖部から精嚢(SV)の方向と一致

するように選ぶ.ここで,基準プレートの法線の正方向を直腸側から前立腺方向とする.

また,全ての生検針はこの基準プレート内に配置される.そして,この基準プレートの向

きを決定する単位ベクトルg,Ⅴ,JVは次のように定義される.

JJr
Rも｡土-エb｡土

lljも｡f一上あ｡川
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(a) (b) (c)

Fig.3.2 DefinitionofthedirectionofthebiopsyneedIe･

y=
上物一上如

llエ坤一上b｡tll

JV=Ⅴ×g

ここで,×はベクトルの外積を表し,‖=まベクトルのユークリッドノルムを表す･

(b)仮想生検針の配置 占基準プレート上に〃×Ⅳの格子を設定し,その格子から

任意の格子点p(豆)を選択し,それを基準プレート上での仮想生検針の(j)の配置位置とす

る.ここで,格子点p(i)はm(1≦m<〟),乃(1≦几<〃)を用いて次のように定義

される.

p(盲)=上bo士+m
llRも｡孟一上あ｡tll

凡才+1
g+れ

ll上t｡p-エb｡測
Ⅳ十1

Ⅴ (3.1)

(c)穿刺方向の設定 基準プレートの向きを決定する単位法線ベクトルⅣを仮想

生検針の(宜)の穿刺基準方向感)とする.図3.2に示すように,2種類の穿刺角度β壬i),

β真言)により,0(宜)の3次元的な穿刺方向ベクトルd(虚)を一意に決定する.具体的には以
下の手順によりd(豆)を得る.

1‥打を回転軸とし,dg)を呼)回転させた単位ベクトルをd宣虐)とする.

2.gを回転軸とし,dg)をβiり-900回転させた単位ベクトルを密)とする.

3.d㌢)を新しい回転軸とし,d皇壷)をβ皇壱)回転させた単位ベクトルをd(之)とする.
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R畠ctum
＼ノ･′ノ

Fig･3･3 ParameterrepreSentationofthevirtualbiopsyneedle.

(d)仮想穿刺 図3.3に示すように,仮想生検針の(i)の穿刺パラメーターである配

置位置p(壷),穿刺方向ベクトルd(豆),組織を採取可能な生検針の先端からの長さ上(云),生

検針の半径月(ま),穿刺する探ざ押を用いて,仮想穿刺を行う.ただし.エ(豆)≦ヱ(豆)とす

る.ここで,仮想生検針内で組織を採取可能な画素の集合g(j)は仮想生検針の開始位置

β(りと先端位置e(ま)

き(虚)=p(叫(g(豆)-エ(電))d(壱)
e(i)=p(豆)+g(官)d(豆)

g(り=〈℃;(e(i)一叶(…(盲))>0
∧(e(豆)-8(サ(e(壱)-γ)>0
ll(℡-β(ま))×(e(盲))

何8

lle(豆)-β(豆)ll }い月<一

(3.2)

(3.3)

(3･4)

を用いて,
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と定義される(･はベクトルの内積を表す).つまり,1本の仮想穿刺により採取される画

素は,開始位置β(盲)と先端位置e(りを結ぶ線分を中心線とする半径月(虚)の円柱領域内部

となる.また,g(宜)内で,仮想前立腺内の病変画素の集合をA(豆)とする.具体的にA(り

は,式(3.4)の条件を満たす領域β(宜)内の仮想前立腺で,病変と分類されている画素の集

合である.実際には仮想針生検を行うことで前立腺以外の組織等を採取する可能性が存在

する.本システムでは,そのような領域は非病変領域として分類する.

3.2.2 針生検手法の定量評価

針生検手法において,穿刺する各仮想生検針ごとに病変を採取したかどうか,及びその

採取した組織の体積測定を行う.ここで,ある仮想生検針が病変を採取した場合を仮想生

検針がヒットしたと呼び,生検針が採取可能な組織の体積に対し,少なくとも1%の病変

が存在すれば,医師は病変を発見可能であるという臨床的な知見をもとに,次の関数を用

叫の(り=〈三:蓋宜≡0･01(3･5)
これは,針生検手法内の五番目の生検針の(壱)が,病変を採取したかどうかを返す関数で

ある.また,針生検手法を構成するⅣ本の生検針の内,少なくとも1本がヒットした場

合を針生検手法が病変にヒットしたとする.

針生検手法が採取する病変の総体積Vは,各仮想生検針が採取する病変画素の集合

A(壱),1画素の体積uog祝me,針生検手法において穿刺する仮想生検針の総数Ⅳを用い

て次のように定義される.

V= UA(宜)
宜=1

×γOg祝me (3.6)

ここで,llは集合内に含まれる画素数を表す.以上の定義に従い,以下で述べるヒット

確率及び平均病変採取体積を用いて生検手法の定量評価を行う.

3.2.2.1 ヒット確率

仮想針生検を行った症例のうちヒットした症例の割合を,針生検手法のヒット確率と

し,次のようにして計算する.

ヒット確率[%】=
ヒットした症例数

全症例数
×100 (3.7)
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3.2.2.2 平均病変採取体積

針生検手法が採取する病変の1症例あたりの体積を平均病変採取体積とし,次式で計算

する.

平均病変採取体積=
採取した病変の稔体積

全症例数
(3･8)

また,針生検手法に用いる生検針の数で割ったものが生検針1本あたりで採取可能な病変

の平均体積となる.

3.3 仮想前立腺モデル

表3.1に示すように,前立腺内のPZ領域とTZ領域では病変の発生する割合が異な

り,またその体積比も異なっていることが分かる.そこで,作成する仮想前立腺モデルは

表3.1に示す体積比及び病変の発生確率を満たすモデルとする.また,肥大症の前立腺と

そうでないものでは,前立腺内のPZ領域とTZ領域の割合が異なるため,肥大症の前立

腺モデル(肥大症モデル)とそうでない前立腺モデル(通常モデル)の2つの仮想前立腺

モデルの作成を行う.

しかしながら,前立腺を撮影した3次元Ⅹ緑CT像の濃度値のみから,PZ及びTZ領

域に分類することは不可能である･そこで,前立腺内の分類【108～111]及び前立腺内の解

剖学的所見[112～117]をもとに,図3.4に示す模式図を作成し,それを用いて前立腺内の

Fig.3A DefinitionofthePZandTZinsidetheprostate.
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Table3.1Theprostatemodelspecification.(a)ThepercentageofthePZ

(PeripheralZone),TZ(TransitionZone),andCZ(CentralZone)insidethe

PrOState.(b)Theprobabilitiesoftheincidenceoftheprostatecancerwithin

eachreglOn.

PZ TZ CZ

McNeal[109]
(a) 65～70% 5～10% 25%

(b) 68% 24% 8%

Hiramatsu[112]
(a) 70% 5% 25%

(b) 70%～ 20% 5～10%

Proposed

model

Regularsize (a) 60% 40%

20～30cc (b) 75% 25%

hypertrophy (a) 10% 90%

≦50cc (b) 75% 25%

Table3.2 Acquisitionparameterofeachprostatemodel.

PZ TZ PZ+TZ

Regularsize

PrOStatemOdel

Vbxels 574631 392211 966842

Vblume[cc] 14.5 9.9 24.4

Percentage[%] 59 41 100

Hypertrophic

PrOStatemOdel

Vbxels 205945 1848728 2054673

Vblume[cc] 5.2 46.5 51.7

Percentage[%】 10 90 100

分類を行う.具体的には前立腺の形状を楕円体と考え,その内部の分類を行う[118,119].

また,医師の指示により,提案する仮想前立腺モデルでは中心領域(CentralZone:CZ)

を作成するモデルから除外した.

通常モデルには,実際の摘出前立腺の3次元Ⅹ線CT像の各断面を図3.4の模式図を

もとに,手動でPZとTZ領域に分類した.作成された仮想前立腺の各断面を図3.5(a)

に示し,(b)(c)(d)にその3次元表示を示す.また,肥大症モデルの形状は楕円体とし,

図3.5(e)に示すように,前立腺の直腸側の表面から一定の距離の範囲をPZ領域とした･

通常モデルと同様に,肥大症モデルの3次元表示を図3.5の(f)(g)(h)に示す･
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■
}-16mm

24mm

(a)TheslicesoftheregularSizeprostatemodel

r
(b)TZ+SV

十∴′･

(c)PZ+SV

榊2Inm

(d)PZ+TZ+SV

34mm

(e)Theslicesofthehypertrophicprostatemodel

(f)TZ十SV (g)PZ+SV (h)PZ+TZ+SV

Fig･3･5 Virtualprostate
model.(a)shows the slices ofthe regular si2;e

prostatemodel,andits3-Dshapesareshownin(b),(c),and(d).Theslices

OftheprostatemodelofhypertrophyareShownin(e),and3-Dshapesarealso

presentedin(f),(g),and(h).
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作成された通常モデルと肥大症モデルの仮想前立腺の仕様を表3.2に示す.表から分か

るように,作成した仮想前立腺は表3.1の体積比の要件を満たしている.また,PZとTZ

領域の形状に関しては医師により,妥当であると評価された.

3.4 針生検手法

3.4.1系統的分割生検

系統的分割生検(Systematicbiopsy)は,図3.6(a)(b)(c)に示すように前立腺がんの

好発部位であるPZを中心に系統的に生検を行う.系統的に生検を行うことで,超吉波断

層法で低エコー(hypoechoic)な部分のみを狙った生検(directedbiopsy)でのがんの検

出率と比較し,2倍以上の高い検出率を得ることができる【105].図3.6(b)に示す系統的

分割生検8本では,図3.6(a)の6本の配置に対し直腸側から見て前立腺の奥の部分を狙

う生検針を2本(e戚eれβ豆γepmわcog)追加した配置である.また,図3.6(c)に示す系統

的分割生検10本では,図3.6(a)の6本の配置に対しPZ側を狙った生検針を4本追加し

た配置となる.

3.4.2 新しい生検針配置法

針配置法1 系統的分割生検10本の配置(図3.6(c))でのe虎eれ血epmわcog(図3.6(a)

で示される系統的分割生検6本の配置に対し,同園(c)で追加された外側の針4本)の位

置を針6本で補えるように,正六角形の各頂点に針が並ぶように配置.

針配置法2 配置法1と同様に六角形の頂点に針を配置し,前立腺の尖部に刺す針

(図3.6(e)中の上部の針2本)を前立腺中央付近に近づけた配置･

針配置法3 系統的分割生検8本の配置(図3.6(b))でのe虎e乃めepmわcog(図3･6(a)

で示される系統的分割生検6本の配置に対し,同図(b)で追加された内側の針2本)の位

置を針6本で補えるように,H型に針を配置.

針配置法4 配置法1での中心部分を狙う針を1本追加し,全体として正五角形の頂点

とその重心に針を配置.
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(a)6-needle (b)8-needle (c)10-needle

SyStematicbiopsy systematicbiopsy systematicbiopsy

(d)Needle (e)Needle (f)Needle (g)Needle

Placementl placement2 placement3 placement4

Fig.3.6 Locationsofthevirtualneedlesinsideabiopsyplaneineachbiopsy

method.

3.5 実験

本章で述べた前立腺針生検シミュレーションシステムを計算機上に実装し,今回提案す

る通常モデルと肥大症モデルの2つのモデルに対し適用した.表3.1をもとに,作成し

た2つのモデルの病変発生確率をPZ領域で75%,TZ領域で25%とした.また,PZ,

TZの各領域内では一様に病変が発生するものとした.この病変の発生確率に従い,球状

の病変を1つ発生させた仮想前立腺を4000例作成し実験を行った.ここで,発生させる

病変の体積は,平均2cc,標準偏差1の正規分布に従うとした.また,仮想生検針を配置

する基準プレートは図3.1に示すような前立腺の直腸側に外接する長方形とし,穿刺す

る仮想生検針のパラメーターは臨床で用いられる生検針のデータをもとにして,生検針

の先端から組織を採取可能な長さL=15mm,針を刺す深さはl=15mm(系統的分割

生検8本のextensiveprvtocolのみl=20mm),針の半径はR=0.6mm,穿刺角度は
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(a)6-needlesystematicbiopsy

(c)10-needlesystematicbiopsy

(b)8-needlesystematicbiopsy

(d)NeedIeplacementl

Fig.3.7 Theresult
ofaveragehitprobabilities(AHP)fortheregularsize

prostatemodelbychangingClandO2.
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(a)6-needlesystematicbiopsy

(c)10-needlesystematicbiopsy

(b)8-needlesy8tematicbiopsy

(d)Needleplacementl

Fig･3･8 Theresultofaveragehitprobabilities(AHP)forthehypertrophic

PrOStatemOdelbychangingOlandO2.
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Table3･3 TheaveragehitprobabilitiesofabiopsymethodwhenOlandO2Change･

(a)Regularsizeprostatemodel.

Average

[%]

Standard

deviation

Maximum

[%](β1,β2)

6-needlesystematicbiopsy 51.4 8.45 66･9 (-2,7)

8-needlesystematicbiopsy 52.2 8.62 67･1 (2,11)

10-needlesystematicbiopsy 62.9 9.92 82.0 (4,-3)

Needleplacementl 53.8 9.92 71･4 (4,-4)

Needleplacement2 52.2 8.71 68.1 (14,-1)

Needleplacement3 53.0 7.52 66.2 (2,5)

Needleplacement4 52.3 9.76 69.0 (8,-3)

(b)Hypertrophicprostatemodel.

Average

[%]

Standard

deviation

Maximum

[%](β1,β2)

6-needlesystematicbiopsy 53.0 5.86 65･7 (37,40)

8-needlesystematicbiopsy 52.2 5.50 64.6 (43,40)

10-needlesystematicbiopsy 70.0 2.98 74.4 (35,-2)

Needleplacementl 56.8 3.87 61･8 (50,一3)

Needleplacement2 50.5 4.26 60.7 (50,-1)

Needleplacement3 51.7 3.48 60.6 (47,40)

Needleplacement4 51.7 3.39 59.1 (49,30)

ー300≦β1≦500,-400≦β2≦400とした.ここで,各生検手法においてβ1>00の

回転を基準プレートの法線方向からSV領域側への回転とし,β2は基準プレートの中心

に対して左右対称に回転を行う.つまり,β2<00の場合は基準プレートの中心方向に針

を回転し,β2≧00の場合は基準プレートの外側に向けて回転を行う.使用した計算機は

DualAthlonMP1800+,Windows2000である.
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Table3･4 TheaveragecancervolumeacquiredbyabiopsymethodwhenOl

andO2Change.

(a)Regularsizeprostatemodel.

Average

[mm3]

Standard

deviation

Maximum

【mm3](β1,β2)

6-needlesystematicbiopsy 5.42 0.68 6･35 (-8,-39)

8-needlesystematicbiopsy 5.53 0.59 6･32 (4,13)

10-needlesystematicbiopsy 7.88 1.87 10･20 (1,-40)

Needleplacementl 4.64 1.24 6･11 (0,-24)

Needleplacement2 5.06 1.17 6･20 (5,-39)

Needleplacement3 5.21 0.69 6･19 (-6,-40)

Needleplacement4 4.82 1.23 6･20 (-4,-29)

(b)Hypertrophicprostatemodel.

Average

[mm3]

Standard

deviation

Maximum

[mm3](恥β2)

6-needlesystematicbiopsy 4.27 0.51 5･43 (31,40)

8-needlesystematicbiopsy 4.23 0.51 5･56 (50,-40)

10-needlesystematicbiopsy 7.36 0.63 9･38 (50,-40)

Needleplacementl 4.48 0.44 5･50 (50,-40)

Needleplacement2 4.24 0.42 5･39 (50,22)

Needleplacement3 4.34 0.34 5･55 (50,-40)

Needleplacement4 4.10 0.40 5･11 (50,-40)

3.6 考察

図3.7,図3.8はそれぞれ,通常モデル(Regularsizeprostatemodel)と肥大症モデル

(Hypertrophicprostatemodel)に対して,01,02を変化させたときの平均ヒット確率の

分布である.これらから分かるように,通常モデルと肥大症モデルでは,得られるヒット

確率の分布が異なることが分かる.これは,通常モデルと肥大症モデルで,病変の発生確

率の高いPZ領域の体積の割合が大きく異なるためであると考えられる.特に,肥大症モ

デルでは穿刺角度を変化させてもヒット確率があまり変化していない.原因として,病変
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の発生確率の高いPZ領域の体積が小さいためであると考えられる.

図3.6に示される7種類の生検手法に対し実験を行ったところ,通常モデルと肥大症モ

デルの両方に対し,今回の実験においては系統的分割生検10本,針配置法1がヒット確

率において高い値を示していることがわかる(表3.3).特に針配置法1では,生検針6本

のみで系統的分割生検8本を上回る値が得られている.しかし,表3.4より,針配置法1

はその他の配置法と比較し,採取できる病変の体積が少ないことが分かる.

以上のように,本システムにより病変の発生確率分布と前立腺の大きさを考慮して,少

ない穿刺本数で病変の検出率を高める針の配置を探ることが可能である.また,ヒット確

率と病変の採取量の関係を数値的に観察でき,臨床では実験することが困難な手法につい

ても事前に評価することが可能である.

なお,作成した仮想前立腺4000例に対しての実験で,-300≦β1≦500,-400≦

β2≦400と変化させた時の仮想生検針1本あたりの計算に7時間を要した.実際には,

約2.6×107パターンの仮想穿刺を行っていることになり,膨大な計算を行っていること

がわかる.そのため,個々の患者にあわせて様々な手法に対するシミュレーションを行う

場合,計算時間が大きな問題になると考えられる.今後,本システムの高速化に関して検

討を行う必要があると考えられる.

3.7 まとめ

本章では,解剖学的知識と病変分布の統計的なデータをもとに仮想前立腺モデルを作成

し,そのモデルに対する前立腺針生検シミュレーションシステムについて述べた.臨床で

用いられている系統的分割生検と,それとは別の4種類の針生検手法に対し,ヒット確

率,平均病変採取体積による定量評価を行った.本章で提案する前立腺針生検シミュレー

ションシステムを用いることで,実際の臨床では不可能な大規模な実験を行うことが可能

となり,生検針の本数や穿刺角度といったパラメーターを組織的に調査できることを確認

した.また,実際の前立腺における病変分布の統計的なデータをもとに,前立腺肥大症と

そうでない2つのモデルを作成することで,より実際の前立腺に近いデータに対するシ

ミュレーションを行うことが可能となった.実験の結果として,ヒット確率を最大にする

穿刺角度と病変の採取量を最大にする穿刺角度は必ずしも一致せず,少ない針の本数で高

いヒット確率を得る生検手法の存在を確認した.
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本章で述べた針生検シミュレーションシステムを用いることで,実際に針生検を行う前

に各生検手法で得られる病変の体積や病変を採取する確率をシミュレーションすることが

可能となる.また,超音波などの検査によりがんの存在範囲がおおまかに特定された場合

には,より確実に組織採取が可能な生検手法を提案することも可能であろう.今後,多試

料による評価実験,本システムを利用した最適な生検手法の推定を通して,臨床へ新たな

生検手法の提案も可能であろう.また,臨床で使用する上で,針生検シミュレーションシ

ステムの高速化は重要な課題であり,さらには,医師によるシステムの評価も必要である

と考えられる.
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第4章

イメージレジストレーションを用い

た気管支鏡カメラ動き推定手法

4.1はじめに

第1章で述べたように,高度な外科手術を実現する上で手術ナビゲーションシステムの

実現は必要不可欠である.ここでは,気管支鏡下での検査,手術を支援する気管支鏡ナビ

ゲーションシステムに注目し,気管支鏡ナビゲーションシステムを実現する上で欠かすこ

とのできない,カメラ動き推定手法について述べる.

気管支鏡は気管支内部の状態を観察,あるいは,異常部位における生検を行うのに欠く

ことのできない道貝である[120].気管支鏡は細長く,自由に曲げることのできるチュー

ブ,先端部に装着されたカメラ,先端を曲げるための操作部からなり,医師は先端部のカ

メラにより撮影される映像を観察しながら,各種の診断,処置等を行う.近年のCT装置

の進歩に伴い小型の病変が発見されるようになり,肺末梢に存在する病変も多く発見され

るようになってきている.非常に細い気管支鏡(極細径気管支鏡)の登場により,このよう

な末梢部に存在する病変部に対しても生検を行うことが可能となってきている[121,122].

しかしながら,気管支は複雑な樹状構造を持つため,肺野末梢に存在する病変に対して生

検を行うような場合には,いくつもの分岐を経る必要がある.そのため,現在位置を失い

やすく,目印となる場所(気管分岐部など)へ気管支鏡を戻す必要に迫られる場合も少な

くない.さらには,気管支付近を走行する大血管等を損傷しないよう,気管支壁の向こう

側にある臓器等にも十分に注意を払う必要がる.このようなことから,目的となる場所へ

気管支鏡を誘導し,必要であれば,気管支壁面下の臓器情報を気管支鏡画像に合わせて提



58 第4章 イメージレジストレーションを用いた気管支鏡カメラ動き推定手法

Fig.4.1Snapshotofabronchoscopenavigationsystem･

示するシステムの開発が期待されている[123～125]･

一方,3次元医用画像に基づき人体内部をあたかも気管支鏡で観察したかのような映

像を生成可能な｢仮想化内視鏡(気管支鏡)システム｣(VirtualBronschoscopySystem‥

VBS)では,対象とする臓器の内部を自由な位置･方向から観察することが可能であ

る【52～5軋また,目的部位までの自動ナビゲーション,気管支枝名自動表示,半透明表

示による対象臓器壁面下に存在する構造物の表示.なども可能である.そのため,実気管

支鏡(ここでは｢仮想化内視鏡｣と区別するために,実際の気管支鏡を｢実気管支錠｣と

書く)(RB:RealBronchoscope)と仮想化気管支鏡(VB:VirtualBronchoscope)を組

み合わせることで,気管支鏡検査時に気管支壁面下の臓器情報や目的部位への経路情報を

医師に提供し.気管支鏡検査をガイドするシステム｢気管支鏡ナビゲーションシステム｣

を実現することが可能となる.

気管支鏡ナビゲーションシステムの構成を囲4.1に示す.このシステムでは,あらかじ

め被験者の3次元CT像を撮影し,その後,気管支領域等の抽出,気管支枝名の自動対応

付けといった処理を気管支鎧検査に先立って行う.気管支鏡検査中には,実気管支鏡先端
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位置に取り付けられたカメラがCT像上においてどの位置に存在するのかを推定し,それ

を基に実気管支鏡の現在位置や関心部位までの経路,壁面下を走行する血管,現在観察中

の気管支枝の名称等を提示するものである.

実気管支鏡先端位置に取り付けられたカメラの現在位置を取得する方法としては,実気

管支鏡先端に装着可能な位置センサの利用が考えられる.しかしながら,このような位置

センサは磁界を利用したものであり,内視鏡本体あるいは内視鏡検査･手術室に設置され

た金属,電子機器類の影響を非常に受けやすく,安定した内視鏡先端位置の取得は不可能

である.また,仮に精度良くセンシングが可能であったとしても,肺自体は呼吸,心拍動

により常に動いているため,画像的には内視鏡が静止している,すなわち気管支鏡ナビ

ゲーションシステムの地図となるべきCT像上において実気管支鏡位置は動かない場合で

も,位置センサ出力は変化することになる.文献[126]では,気管支鏡に装着可能な小型

位置センサを用いて気管支鏡ナビゲーションを行っている.しかしながら,気管分岐部で

は4mm程度の位置合わせが可能であるものの,右上彙では精度が約15mmと十分な精

度が得られているとは言いがたい.

気管支鏡ではないが,腹腔鏡手術をナビゲーションする研究[127】や,ロボットの位置

認識を行う研究[128】が行われている.文献[127]では,あらかじめ目標となる部位に磁

気指標を埋め込み,その位置を外部に設置された高感度磁気センサで検出し,その位置を

腹腔鏡像上に合成表示するものである.しかしながら,気管支鏡ナビゲーションシステム

では,実気管支鏡挿入時に進むべき方向等を提示することが非常に重要であるため,ここ

に示された手法をそのまま適用することは難しい.文献【128]では,カメラから撮影され

る画像を用いて,移動ロボットの位置認識を行っている.この手法では,同じ位置でカメ

ラの向きを変化させて撮影した複数枚の画像が必要となる.しかし,気管支鏡が非常に細

い軟性鏡であるため,同じ位置でカメラを回転させながら複数枚の画像を撮影することば

困難である.そのため,文献[128】の手法を気管支鋭に適用することは難しい.

これに対し,実気管支鏡により撮影される画像と,あらかじめ撮影されるCT像から生

成される仮想化内視鏡像を比較することで,気管支鏡カメラの動きを推定する手法が開発

されている.このような画像情報を用いた位置合わせ(イメージレジストレーション)手

法では,呼吸や心拍動に伴い実気管支鏡カメラの位置が変化する場合において非常に有効

である.Bricaultら【81]は気管支分岐部における分岐構造を用いた位置合わせ手法を提

案している.ここでは,まず気管支内での大まかな位置を特定し,次に詳細なレジスト



60 第4章 イメージレジストレーションを用いた気管支鏡カメラ動き推定手法

レーションを行うという多段階の位置合わせ手法を提案している.しかしながら,気管支

分岐部以外では適切な位置合わせが行われない.森ら[82,129]は,実気管支鏡像と仮想

化内視鏡像の画像間類似度を評価し,実気管支鏡像に最も類似する仮想化内視鏡像を生

成するカメラの観察位置･姿勢を求めることで気管支鏡カメラの動き推定を行っている.

Higginsら[83]は,実気管支鏡像と仮想化内視鏡像間の正規化相互情報量を類似度とし,

森らと同様にイメージレジストレーションによる位置合わせ手法を提案している.これら

の手法は,実気管支鏡像と仮想化内視鏡像間の画像間類似度を計算することで実気管支鏡

に対応する仮想化内視鏡の観察位置･姿勢の推定を行っている.そのため,カメラが移動

しても画像全体での類似度にあまり変化が見られない時や,カメラは移動していないが照

明の変化に伴い類似度が変化するような場合に,観察位置･姿勢推定を適切に行うことが

できなかった.これは,実気管支鏡像内のひだ等の特徴的な領域と,それ以外の領域全体

で類似度を計算していたためである.そこで本章では,画像内のひだ等の特徴的な領域の

みに限定した画像間類似度計算法を提案し,提案する類似度計算法が実気管支鏡カメラの

動き推定に有効であることを示す.

以下,4.2で気管支鏡カメラ動き推定処理の概要について述べ,4.3で具体的なカメラ

動き推定処理について述べる.そして,4.4で実気管支鏡ビデオ画像に対する実験結果を

示し,4.5で考察を加える.

4.2 カメラ動き推定処理の概要

本章では,実気管支鏡カメラにより撮影される実気管支鏡像とあらかじめ撮影された

CT像から生成される仮想化内視鏡像との間のイメージレジストレーションにより実気管

支鏡カメラの動き推定を行う.この処理は,実気管支鏡ビデオの各フレーム(実気管支鏡

から得られる各時刻の実気管支鏡像を,実気管支鏡像フレームもしくは単にフレームと呼

ぶ)に最も類似した仮想化内視鏡像を生成する仮想化内視鏡の視点位置,視線方向からな

るカメラパラメーターを求めるものである.これは実気管支鏡像と仮想化内視鏡像との間

の画像問類似度を最大化するカメラパラメーターを求める最大化問題(本章で述べる画像

間類似度は値が小さいほど2つの画像は類似しているため最小化問題となる)に帰着する

ことができる.実気管支鏡カメラの動き推定結果は仮想化内視鏡の座標系,すなわち,検

査前に撮影されたCT像の座標系で表現されることになる.この視点位置,視線方向を実
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(a) (b)

Fig.4.2 Examplesofrealbronchoscopicimages.

気管支鏡ビデオの全フレームに対して逐次的に実行することで,実気管支鏡カメラの動き

を推定する.なお,カメラパラメーターには,カメラ内部の状態.例えば,焦点距離.レ

ンズ歪等を表す内部パラメーターと,カメラの位置･姿勢を表す外部パラメーターの2つ

があるが【131,13札内部パラメーターは追跡処理開始前に一度求めればよく,実気管支

鏡カメラ動き推定中は実気管支鏡カメラの外部パラメーターのみを計算することになる.

ここで述べる実気管支鏡カメラ動き推定手法は,実気管支鏡ビデオの前フレームでの結

果を画像間類似度の最小化問題の初期値として用い,現在のフレームにおけるカメラパラ

メーターを逐次的探索方法を用いて求めるものである.一般的にこのような最小化問題を

解く場合,正しく対応付けられるべき位置で類似度の値が最小になることが極めて重要と

なる.これまでに提案されている画像間類似度を用いた多くの位置合わせ手法では,画像

間の2乗誤差,相互情報量,相関係数などが類似度として用いられている[133～13町こ

れらの手法のすべては,比較する2つの画像の全画素を用いて画像間類似度の計算が行わ

れる.そのため,図4.2(a)のように気管支分岐部などがはっきりと現れる場合には適切

に位置合わせを行うことが可能であるものの,図4.2(b)のように画像中に筒状の構造し

か映らない場合には,適切な類似塵を計算することができない.このような画像において

も,画像内の一部ではあるが.ひだ等の特徴は観察可能である.そこで,本章では気管支

分岐やひだ等の特徴的な領域を抽出し,それらの領域のみを類似度計算に用いることで,
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動き推定性能の改善を図る.

貝体的な類似度計算法ならびに動き推定法を説明する前に,本章で使用する仮想化内視

鏡カメラのパラメーターについて,次節で具体的定義を与える.

4.3 実気管支鏡カメラの動き推定手法

4.3.1カメラパラメーター

先述のように実気管支鏡カメラ動き推定処理では,同一患者の3次元CT像と実気管

支鏡ビデオを入力とし,実気管支鏡ビデオの各フレームに対して入力CT像の座標系で表

された実気管支鏡カメラの外部パラメーター(視点位置･姿勢)を出力する.実気管支鏡

カメラの内部パラメーターは実気管支鏡カメラ動き推定処理の前に,キャリブレーション

チャートを用いて求め[137～139],それを仮想化内視鏡像生成の際の内部パラメーター

として用いる.なお,便宜上CT像は空間3軸方向の解像度が等しい等方解像度画像と

する.

以下,各座標系の定式化を行う.仮想化内視鏡が持つ座標系をCT座標系とし,CT座

標系における時刻たでの仮想化内視鏡カメラの位置･姿勢を表す行列をQた(以後,Qた

により定義される座標系をカメラ座標系と呼ぶ)とする.

時刻たとた+1における実気管支鏡カメラ位置･姿勢の関係を図4.3に示す.ある時

刻たにおける実気管支鏡像に対応する仮想化内視鏡像を生成する仮想化内視鏡カメラパ

ラメーターQたは次のように記述される.

Qた=(語㌢)
(4･1)

ここで,Rたとfたは回転行列と平行移動ベクトルであり,0はゼロベクトルを表す.Qた

はカメラ座標系からCT座標系への変換行列を表し,原点fた,姿勢Rたからなるカメラ

座標系を表す.また,Rたは時刻たにおけるカメラ座標系の基底ベクトルをCT座標系で

表現したものであり,Rた=(e芸e芸e完)である･時亥りた+1におけるカメラパラ
メーターQ妬1は,時刻たでのカメラパラメーターQたを用いて次のように表すことが

Q糾=Qた△恥=Qた(△計1△㌢+1)
(4･2)

ここで,△R紅1と△t紅1=(△t｡,△fy,△fz)TはQたにより定義されるカメラ座標系
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Timeた+1

Timeた

Qた=(Rた,ち)
Position ん
OrientationR慮

ヽ∴

Q如1=(R加小′hl)

Position ち+1
0rientationR加1

MoYement

Fig.4.3 Relationshipsbetweenthe k-thand the k+1Lth丘･ameS'camera

POSitionsandorientations.

における回転行列と平行移動ベクトルを表す.また,△Q紅1は△R頼1と△±妬1から

成る行列であり,時刻たからた+1へのカメラの位置と姿勢の変化を表す.本章では記

述の簡単化のため,回転行列Rと平行移動ベクトル亡から成る行列QをQ=(R,電)

と記述する.

実気管支鏡カメラの動きを推定することは,移動する実気管支鏡カメラに対応する仮想

化内視鏡のカメラパラメーターの時系列を求めること,つまり各時刻における気管支鏡カ

メラの動き△Q妬1=(△R妬1,△t紅1)の系列を求めることと等価である.そこで,本

章では実気管支鏡カメラの動きに対応する仮想化内視鏡カメラの動き△Qた+1を逐次的

に推定し,仮想化内視鏡カメラのパラメーターQ叶1を求める.
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4.3.2 特徴的な領域に限定した画像間類似度計算法

本節では,実気管支鏡像と仮想化内視鏡像間の画像間類似度を計算するために,類似度

計算に用いる候補領域を求める方法を述べる.ここでは,時刻たにおける実気管支鏡ビ

デオ画像をBた吊とし,仮想化内視鏡像をⅤと表す.また,実気管支鏡像B机1の画像

サイズをⅣ×gとする.2つの画像間の類似度を計算するために,小領域内の輝度値の

標準偏差と白さを評価することにより,ひだや気管支分岐などの特徴的な構造を持つ小領

域を複数選択し,実気管支鏡像と仮想化内視鏡像間の画像間類似度を計算する.具体的に

は,(a)入力された実気管支鏡像を小領域に分割,(b)分割された小領域内の特徴量を計

算,(c)ひだや気管支分岐などを含む特徴的な小領域を選択,(d)選択された小領域を用

いて画像間類似度を計算,の4つの手順により構成される.これにより,ひだや気管支分

岐などの特徴的な領域のみを用いて画像間類似度を計算し,図4.2(b)のような画像に対

する動き推定性能の改善を図る.具体的な処理手順について以降で述べる.

4.3.2.1小領域分割

入力された実気管支鏡像Bた+1を〟×Ⅳの小領域に分割する.ここで,〟とⅣは

各軸方向の分割数を表し,各小領域βm,mは次のように定義される.

βm,n=〈(…);(m-2)器≦p<(m叫器,(m-2)芸≦q<(叫1)芸〉(4.3)

また,mとmは以下の条件を満たす整数とする.

2≦m<〟-1,2≦れ≦Ⅳ-1

分割後の小領域 βm,れとβm+1,叫1の関係を図4･4に示す.

4.3.2.2 特徴量計測

各小領域βm,れにおいて,(i)輝度値の標準偏差J拓,れ,(ii)各小領域の白さ町‰,m,

の2種類の特徴量を計算する･各小領域玖叩内の輝度値の標準偏差JDm,れは次式で与

えられる.

Jかm,れ
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l

βm

旧

｢十】▲i

βmLl州
Fig･4･4 Layo11tOfsubblocksD7n,nandDm+1,n+1･

ここで,lβm,几lは小領域刀m,兜内の画素数を表す･また,B軒1(かm,m)は小領域内の平

均輝度値を表し,次式で計算される.

---一エー ∑ B叫(宜,ブ)
lβm,乃しJ､′_,､

Bた+1(βm,n)=
り○'■p■(豆,ブ)∈かm,れ

各小領域かm,氾の白さび軋れは次式で計算される･

---⊥ ∑ 可B組(盲,J))Ⅷ帰=■βm,れ■(脚叩

(4.5)

(4･6)

ここで,Fは画素℃が自画素であるかどうかを決めるl対数であり,次のように定義さ

れる.

Ⅳ(γ)=
15■(℡)≦ち∧月(u)≧Tも
0 0〃古er弘一豆βe

(4.7)

S(v)とB(v)は画素vをHSV表色系(RGB表色系からHSV表色系への変換は,付

録Aを参照)で表現した時の彩度と明度を表し(0≦g(γ)≦1,0≦月(り)≦1),∧は

論理積を表す.
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4.3.2.3 類似度計算に用いる候補領域選択

前節で述べた特徴量を用い,画像間類似度計算に用いる小領域βm,几の候補領域集合

Aた+1を以下の4つの手順により求める.

【候補領域選択手順】

[stepl]時刻k+1における候補領域集合Ak+1に全ての小領域を追加する.

[step2]候補領域集合A妬1から各小領域の白さが㍍(び拓,れ≧㍍)以上のものを

削除する.

[step3]候補領域集合Ak+1を輝度値の標準偏差J｡m,nを用いて降順(輝度値の標準偏

差が大きい順)にソートする.

[step4]ソート後の集合A紅1の先頭からα×〟×Ⅳ個の小領域のみを残し,残りの

小領域を削除する.ここで,αは分割された小領域の総数〟×Ⅳに対する割

合を表す.

これらの手順により,実気管支鏡像中に観察される気管支壁のひだ状の領域や分岐部等

の特徴的な領域のみを選択し,気管支壁に現れる模様や小さな気泡等の領域を類似度計算

から除外する.

気管支壁のひだや気管支分岐のエッジ部では,輝度値の標準偏差が高くなる.しかし,

気泡等のエッジ部においても輝度値が大きく変化するため,この特徴のみでは気泡等を含

む領域も選択されてしまう.そこで,気泡の領域が全体的に白いことを利用し,式(4.6)

により領域内の白さを評価することで,気泡を含む領域を類似度計算から除外している.

4.3.3 画像間類似度の計算

実気管支鏡像B妬1と仮想化内視鏡像Ⅴ間の画像間類似度の計算は,前節で選択した

候補領域集合Aた+1を用いて行う.ここで述べる類似度は,計算される値が小さいほど画

像間の類似度が高い評価関数となる.具体的には,各小領域毎に平均2乗誤差を計算し,

それらを合計することで全体の類似度とする.

〟0〟ぶβ(Bた+1,Ⅴ)=

1

編 ∑阿(£((恥β∈Aた+1

(乞,J)-Bた+1(β))-(Ⅴ…一軒巧))2
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ここで,lA妬1lは選択された候補領域集合A妬1内に含まれる小領域の個数を表し,

B妬1(β)とⅤ(β)は実気管支鏡像B妬1と仮想化内視鏡像Ⅴの小領域β内での平均

輝度値を表す.

4.3.4 カメラ動き推定処理

カメラ動き推定は,実気管支鏡と仮想化内視鏡の観察位置･姿勢の対応が取れたカメラ

パラメーターQoを初期値とし,逐次△Qた+1=(△R紅1,△t軒1)を求める処理として

実現される.各時刻におけるカメラパラメーターの推定は,実気管支鏡像Bた+1と仮想

化内視鏡像Ⅴ間の画像間類似度を最大(本章で述べた画像間類似度は値が小さいほど2

つの画像は類似しているため最小)にすることで行われる.ここで,仮想化内視鏡像は,

入力されたⅩ線CT像からボリュームレンダリングを用いて生成する.カメラパラメー

ターの探索には,非常に多くの仮想化内視鏡像の生成が必要なため,高速なボリュームレ

ンダリング手法[141,142]を利用する.その際,ボリュームレンダリングにおける画像の

生成部分を4.3.2.3節で求めた候補領域集合A紅1内に限定することで,仮想化内視鏡像

生成の高速化を図る.

Ⅴ(Qた+1)をカメラパラメーターQ妬1=Qた△Qた+1により生成される仮想化内視鏡

像とし,実気管支鏡像Bた+1と仮想化内視鏡像Ⅴ(Qた△Qた+1)間の画像間類似度が最大

となるパラメーター△Qた+1を求める.具体的な実気管支鏡と仮想化内視鏡のカメラ位

△Q帰=arg蟹肋〃甜(B仙Ⅴ(Qた△Q)) (4･9)

ここで,4.3.3節で述べた画像間類似度の評価関数は,計算される値が小さい値ほど画像

間の類似度が高い･そこで,本章では画像間類似度の評価関数である式(4.8)の最小化に

Powell法[140]を用いる.

Powell法は,Ⅳ次元多変量関数J(ご)を最小化する手法であり,J(ご)の値が最小も

しくは極小となるごを出力するアルゴリズムである･Powell法の入力として,関数J(諾)

を最小化するために用いるごの初期値,および初期探索軸α1,.‥,αnを与える必要が

ある･ここで,探索軸α1,･‥,αれはⅣ次元空間の直交基底であり,それぞれIlα川=1

(宜=1,…,乃),α宜･αj=0(宜,ブ=1,…,m,哀≠J)を満たすものとする･Powell法

は,まずα1,…,αnの順に探索軸に沿った1次元最小化が行われる.本章では,カメラ
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位置△f紅1(3自由度)とカメラの回転△R紅1(3自由度)の合計6自由度をパラメー

ターとした探索を行う.ここで,気管支鏡の動きを考えた場合,時刻たとた+1間の非

常に短い時間においては同じ方向へカメラが移動すると考えられる.そこで,時刻たに

おける動き推定結果のパラメーターの変化量を用い,時刻た+1における初期探索軸を

設定する.例えば,時刻たにおけるカメラの位置の変化△玩=(△f芸,△毛髪,△壬完)Tが

Il△矧l>ll△堵‖>ll△稲‖を満たす場合,初期探索軸を△f孟+1に設定する･この場合は,

次のように探索軸を表す行列を設定する.

(α1,α2,α3,α4,α5,α6)=

0

0

0

0

0

1

0

0

0

0

1

0

0

0

0

1

0

0

1

0

0

0

0

0

0

1

0

0

0

0

0

0

1

0

0

0

(4.10)

式(4.10)で与える行列の各列が,Powell法で利用する初期探索軸となる･ここでは,

△f完+1,△堵+1,△碓+1の順に探索が行われるように,初期探索軸α1,α2,α3を設定して

いる.時刻た+1における画像間類似度の評価関数の最小化が終了した後,た←た+1

として繰り返しカメラパラメーターの推定を行う.具体的な動き推定手順を次で与える.

【動き推定手順】

[stepl]k←0とし,実気管支鏡と仮想化内視鏡の観察位置･姿勢の対応が取れたカメ

ラパラメーターQoを与える.

[step2]k=0の場合,Powell法の初期探索軸を以下のように設定する･

(α1,…,α6)= 〔1
0

0 1

た>0の場合,Powell法に与える初期探索軸(α1,…,α6)を時刻たにおける

カメラの位置の変化△士たを用いて決定する.

【step3]式(4･8)で与えられる評価関数MoMSE(Bk+1,Ⅴ(Qk△Qk+1))を最小にす

るカメラパラメーター△Qた+1をPowell法により求める.

[step4]Qkとstep3で求まった△Qk+1を用いて時刻k+1のカメラパラメーターを

Q妬1=Qた△Qた+1として求める･

[step5]k←k+1としてstep2へ戻る･
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Frame

6200

Fig.4.5 DetectionresultsofcandidateregionsAk+1tOCOmputeimagesimi-

1aritiesforthreebronchoscopicimagesofCasel.(i)showssequenceofinput

RBimages.Fbreachframein(ii),imagesshowcandidateregionsAk+1Selected

bytheproposedsllbblockselectionprocedtlre.(iii)showsacq11iredregionsby

COmpu七ingwhitenessofeachsubblockbyEqs･(4･6)and(4･7)･Thresholdvalues

are8ettOT;=0.6,Tb=0.7,れy=0.9,andα=0.3.

4.4 実験

4.4.1特徴的な領域の選択

図4.5に本手法で画像間類似度の計算に用いる特徴的な領域A妬1の選択結果を示す.

図4,5の(i),(ii),(iii)はそれぞれ,人力実気管支鏡像.本手法により選択された特徴

的な領域A妬1,式(4.6)と(4.7)の条件で選らばれた領域,を示している.式(4.6)と

(4･7)の条件を満たす領域は,気管支壁に付着する泡等の領域に対応し,本手法では類似

度計算から除外される･図4･5の(ii)から,気管支分岐やひだ等の特徴的な領域が適切に

選択されていることが分かる.

画像に含まれるノイズ成分が本手法の選択結果に与える影響を調べるため,入力画像に

白色ガウス雑音を加え,本手法により選ばれる特徴的な領域の変化を調べた.ここで,白
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Fig.4.6 DetectionresultsofcandidateregionsAk+1tOCOmpu七eimagesim-

ilaritiesforthreebronchoscopicimagestowhichgaussiannoiseswereadded･

Eachrowofthefigureshowstheresultsoftheproposedselectionmethodwhen

8tandarddeviationsqofgaussiannoisewerechanged.(i)showssequenceof

inputRBimageswithgaussiannoiscs.Fbreachframein(ii),imagesshowcan-

didateregionsAk+1Selectedbytheproposedsubblockselectionprocedure.(iii)

showsacquiredregionsbycomputingwhitenessofeachsubblockbyEqs･(4･6)

and(4.7)･Thresholdvaluesaresetto7も=0･6,TB=0･7,TL,=0･9,and

α=0.3.

色ガウス雑酋のJを変化させた時に得られるAた+1の結果を図4.6に示す.

また,CaselBに対し.特徴的な領域A杵1に含まれる小領域の割合αを変化させた

時の結果を図4.7に示す.ここで,図4,7では,α以外のパラメーターとして7も=0.6,

7も=0.7,㍍′=0.9を用い,実際に選択される小領域の個数を画像の下部に記した.

4.4.2 実気管支鏡ビデオに対する実験

本章で述べた手法を実気管支鋭ビデオと3次元Ⅹ線CT像の組8例に対して適用し,

実験を行った.実験に用いた3次元Ⅹ線CT像の仕様.および.実気管支鏡像の画像サ

イズを表4.1に示す.また,同義にCT像の撮影に用いたCT装置の名称,CT像の撮
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RB O.1(90)0.15(135)0.2(180)0.25(225)

0.3(270)0.35(315)0.4(360)0.45(405)0.5(450)

Fig.4.7 ExamPlesofselectedsubblocksfordi鮎rentthresholdα.Thenumber

OfselectedsubblocksischangedandotherthresholdvaluesarefiⅩed(Tb=0･6,

TF=0.7,and7L,=0･9)･Actualchangedvaluesarepresentedbeloweach

image.Number ofselected subblocksisalso displayedin brackets.These

figuresarethesubblockselectionresultsforFtame1800inPathBofCasel.

影条件,CT像の撮影から気管支鏡検査･手術を行うまでに経過した目数,および病名を

記した.この3次元Ⅹ線CT像を仮想化内視鏡システムに入力し,ボリュームレンダリ

ング法[141,142]により生成された仮想化内視鏡像を実気管支鏡カメラの観察位置･姿勢

推定に用いた.仮想化内視鏡像の生成には.環境光,拡散反射光.鏡面反射光に加え.光

源からの距離に伴う光の減衰パラメーターを用いた(付録Bを参照).これらのパラメー

ターは,生成される仮想化内視鏡像と実気管支鏡像を目視により比較し.各点者ごとに手

動により調整した.そして,調整されたパラメーターを同一患者の各実験経路に対して用

いた.また.4.3.4で述べた動き推定に与える初期カメラパラメータQoは,仮想化内視

鏡像と実気管支鏡像を目視により比較し,両者の画像が類似するように手動で調整した.

4.3.2.1節で述べた,実気管支鏡像を小領域へ分割するパラメーターとして〟=Ⅳ=30

を用い,4.3.2.3節での煩似塵計算の候補領域選択におけるパラメーターとして7も=0.6,

7も=0.7,㌦=0.9,α=0.3を用いた.これらのパラメーターは,実気管支鏡像内のひ

だや分岐部を含み.気泡や壁面の小さな模様が除かれるように目視により決定し,全ての

実験で同じパラメーターを用いた.
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Table4.1AcquisitionparametersforCTimagesandsizeofRBframescorre-

SPOndingtoeachCTimage.

Slicesize Numberof Thickness Reconstruction

(pixels) slices (mm) pitch(mm)
Casel

Case2

Case3

Case4

Case5

Case6

Case7

Case8

512×512 183

512×512 72

512×512 76

512×512 95

512×512 85

512×512 195

512×512 209

512×512 124

Scanner

kVp Exposurerate

(kVp) (mAs)

Casel

Case2

Case3

Case4

Case5

Case6

Case7

Case8

TbshibaXVision

TbshibaXVision

TbshibaXVision

TbshibaXVision

TbshibaXVision

TbshibaXVision

GELightSpeedQx

TbshibaXVision

120 100

120 100

120 100

120 100

120 100

120 100

120 250

120 100

Sizeof Daysbetween

RBframes(pixels)CTandRB
Diagnosis

Casel

Case2

Case3

Case4

Case5

Case6

Case7

Case8

362×370

362×370

362×370

362×370

362×370

362×370

256×253

256×253

Epidermoidcarcinoma

Normal

Poorlydi鮎rentiatedsquamous

cellcarcinoma

Inflammatorypolyp

Inflammatorypolyp

Smallcellcarcinoma

Interbronchialmetastasis

Squamouscellcarcinoma



4.4 実験 73

Table4.2 Resultsforbronchoscopemotiontracking.MethodIusesconven-

tionalmeansquarederrorforimageregistration.MethodIIemploysproposed

image similarity measure.Numberofsuccessiveframestracked correctlyis

listedintable.Rightcolumnsshowimprovementsintrackingresults.

Path

Nu血berof Numberofsuccessiveframestrackedcorrectly

丘ames MethodI MethodII Di鮎rence

A 993 680 993 313

Casel B 500 200 500 300

C 690 100 690 590

D

Case2A

A
Case3

B

Case4A

A

279

429

873

93 279

44 429

193 830

186

385

637

200

200

700

155184

23 86

537 659

29

63

122

Case5 B 500 423 482 59

C

A
Case6

B

A
Case7

B

Case8A

400

200

330 350

56185

20

129

500

190

163 457

164164

294

0

204

1600

204 204

3051600

0

1295
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Fig.4.8 Res111tsofcameramOtiontracking.Thecolumn"RB"showsase-

q11enCeOfrealbronchoscopicimages.Column AたShowssubblocksselected

intheimagesimilaritymeasureprocess.Righ七COlumnsareVBviewsgener-

atedusingestima七edobservationparameter8.ResultsforMethodsIandII

areatright.MethodItrackscameramOtionuslngpreViousimagesimiIarity

compu七edbyEq･(4･11)･MethodIIusestheproposedimagesimilarity･
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Fig.4.8 Continued.
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本章で提案した画像間類似度の有効性を調べるために,(i)文献[130]で用いられてい

る画像間類似度を用いた動き推定(MethodI),(ii)本章で述べた特徴的な領域に限定し

た画像間類似度を用いた動き推定(MethodII),の2つの動き推定手法を用いて実験を

行った･MethodIでは,式(4.8)の画像間類似度の評価関数を,次式で与えられる平均

皿(B,Ⅴ)=忘(宜某B((B宜,ゴー豆)-(Ⅴ宜,ゴー∇))2(4･11)
MethodIとMethodIIにより得られた連続成功フレーム数を数えることにより,両者

の動き推定性能の比較を行った.実気管支鏡像の実際の位置および姿勢を得ることは非常

に困難であるため,目視により連続成功フレーム数を数えたものを表4.2に示す.また,

CaselB,Case2A,Case3Aに対する本手法の実験結果の各フレームを図4.8に示し,

各フレームの左側に実際のフレーム番号を示した.図4.8(a)～(c)では,左側から順に実

気管支鏡像,本手法による類似度計算の候補領域選択結果Ak+1,MethodIによる推定

結果,MethodIIによる推定結果,を示している.

実験には,CPU:IntelXeon3.4GHz x2,OS:Linuxの計算機を用い,1フレーム

あたりの平均計算時間はMethodsI[130]が1.76秒,MethodIIにおいては0.95秒で

あった.

4.5 考察

4.5.1特徴的な領域の選択

図4.5から,提案手法では壁面のひだ状のパターン,腫癌辺緑部,分岐部などの特徴的

な領域を効果的に選択できていることが分かる.これは,ひだ状のパターン,腫瘍辺緑

部,分岐部などでは輝度値の標準偏差が大きくなるためである.図4.5のフレーム番号

1800では,壁面の模様や気泡等の領域におても輝度値の変化が大きいため,式(4.4)で

計算される標準偏差が大きくなる.実気管支鏡像中に現れる壁面の模様や,気泡等の領域

を仮想化内視鏡で再現することは困難なため,これらの領域を類似度計算に用いる従来手

法では動き推定の性能が低下する可能性がある.それに対し,本手法では気管支の壁が主

に赤色であるのに対して,気泡等の領域は白いということを利用し,式(4.6)と(4.7)を

用いて図4.5(iii)の領域を求め,類似度計算の対象から除外している.また,CaselBの
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フレーム番号1800に対して白色ガウスノイズを付加して実験を行った結果(図4.6)か

ら,提案手法は画像にノイズが付加された場合においても気管支の特徴的な領域を選択

可能であることが分かる･これは,ノイズを付加した場合においても,式(4.4)で計算さ

れる輝度値の標準偏差は,気管支の分岐部において大きな値をとるためである.同様に,

び拓,れ≧㍍の条件においても気泡等の領域が選択されており,本手法はノイズを付加し

た場合でも適切な領域が選択できることが分かる.

本手法では,4.3.2.1節で述べた小領域の分割数〟×Ⅳに対し,α×〟×Ⅳ個の小

領域のみを類似度計算に用いている.そこで,αを変化させた時の4.3.2.3節の処理で選

択される領域の変化を調べ,図4.7に示した.図4.7から,αが小さい時は選択される領

域のほとんどが気管支の分岐やひだ状の領域であり,αが大きくなるにつれ,徐々に気管

支の分岐やひだの外側へと領域が広がっていくことが分かる.また,実気管支鏡像と仮想

化内視鏡像の対応が取れた位置から仮想化内視鏡カメラを視線方向に移動させ,小領域の

分割数〟×Ⅳを変化させながら式(4.8)の値を記録したものを図4.9に示す.図4.9か

ら,全ての曲線が視線方向への移動量が0付近で最小となることが分かる.分割数を少な

くした場合,それぞれの小領域のサイズが大きくなるため,1つの小領域内にひだ等の特

徴的な領域と気泡等の領域が一緒に含まれてしまう.そのため,式(4.8)の値の変化は小

さくなる.また,分割数を多くした場合,小領域内に含まれる画素数が減少するため,ひ

だ等の特徴を適切に計算できなくなり,式(4.8)に不適切な極小値が現れる.これは,画

像の大きさに対して分割数を適切に設定する必要があることを意味し,図4.9から本章で

利用した〟=Ⅳ=30は妥当な値であることが分かる.

しかしながら,図4.10のようにひだ等の特徴的な領域のコントラストが悪い場合に,

本手法は適切な領域を選択することができなかった.今後,入力画像の正規化方法などを

見直すことで,領域選択法の改善を行う必要がある.

4.5.2 カメラ動き推定性能

表4.2から,本章で述べた類似度計算法を用いたMethodIIがMethodIと比べて,

全ての経路において連続成功フレーム数が増加していることが分かる.特に,Case8A

においては連続して1600フレーム(約53秒)の動き推定が可能であった.図4.8(a)に

おいては,従来手法(MethodI)は右主気管支に入るところで動き推定に失敗している

のに対し,提案手法では連続して動き推定に成功している.これは,約30フレーム(フ
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レーム番弓1940～1970)にわたって気管支の分岐が現れなくなるため,画像全体に対し

て類似度を計算する従来手法では適切な類似度を計算できず,動き推定に失敗した.それ

に対し.図中の列A虹1から分かるようにひだ状の領域を選択することで,提案手法は連

続した動き推定に成功した.また,Ca5e3Aでは全873フレーム中170フレームにおい

て気泡等が現れるため.従来手法では動き推定が失敗してる.しかし,気泡のほとんどが

図4.11(a)のように実気管支鏡像の一部のみに現れ,気管支分岐などの特徴的な領域は観

察することが可能である.提案手法では,画像中に含まれる気泡等の領域を除いて画像間

類似度を計算するため,気泡が画像の一部に現れる経路においても動き推定に成功したと

考えられる.しかしながら,図4.11(b)のように画像全体に気泡が現れる場合には,従来

手法と提案手法のどちらにおいても適切な類似度を計算できない.今後,このような画像

全体に気泡が現れる画像を検出することで,動き推定性能の改善が可能である.

MethodIでは,1フレームあたりの計算時間が約1.76秒であったのに対し,Method

IIでは約0.95秒とMetbodIと比べて約2倍の高速化を実現した.これは,類似度計算

に用いる仮想化内視鏡像の生成と類似度の計算を,候補領域集合A紅1内に限定して行う
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Fig.4.10 Exampleofsubblockselectionfailure.

(a) (b)

Fig.4.11Examplesofb11bbleimages.

｣一

ためである.しかし,まだ実時間で動き推定を行うことは不可能である.また,気管支鏡

ナビゲーションシステムを考えた場合,最低1秒あたり10フレーム程度の動き推定性能

が必要であると考えられる.今後,動き推定処理の並列化に関する検討を行い,高速化を

図る必要があると考えられる.
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(a)RBview (a)VBview

Fig.4.13 AnexamPleofrealandvirtualbronchoscopicimageswhereproposed

methodfailed.

4.5.3 画像間類似度

実気管支鏡像と仮想化内視鏡像の対応が取れた位置を初期値とし,仮想化内視鏡カ

メラ位置を視線方向に移動させながら,本章で述べた式(4･8)と従来手法で用いていた

式(4･11)の値を記録し,図4･12に示した･ここで,図4･12(d)における直線が式(4･8),

破線が式(4･11)の出力を表す･どちらの類似度においても.視線方向への移動量が0付

近で関数値が最小となることが分かる.しかし,式(4.11)はカメラ位置を平行移動させ

たとしても類似度の変化が少ない.これは.式(4･11)では画像全体に対して類似度を計

算するため,ひだ等の特徴的な領域が類似度に与える影響が低下したためである.このよ

うに,類似虐の変化が少ない場合には4.3.4節で述べた動き推定が適切に行われない可能

性がある･それに対し,式(4･8)の出力は移動量が0付近で急峻なピークが現れており,

ひだ等の特徴的な領域をうまく捉えていることが分かる.その結見,従来手法よりも高い

動き推定性能が得られたと考えられる.

しかし.Case7Aなどの経路において動き推定性能の改善が見られなかった.これは,

これらの経路において実気管支鏡像中に現れる特徴が仮想化内視鏡像において観察するこ

とができなかったためである(図4.13).主な原因として,仮想化内視鏡像の生成に用い

たCT像の解像度が不足していたことが考えられる.今後,より高精細なCT像を用いる
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ことで推定性能の改善が可能である.

4.6 まとめ

本章では気管支鏡ナビゲーションシステム実現のための,実気管支鏡カメラの動き推定

手法について述べた.従来用いられてきた画像全体を一様に用いる画像間類似度では,カ

メラが移動しても画像全体での類似度にあまり変化が見られない時や,カメラは移動して

いないが照明の変化に伴い類似度が変化するような場合に,観察位置･姿勢推定を適切に

行うことができなかった.そこで,実気管支鏡像内の特徴的な領域を考慮した画像間類似

度計算法を提案し,提案する類似度計算法が気管支鏡カメラの動き推定に有効であること

を示した.具体的には,入力された実気管支鏡画像を小領域に分割し,小領域内の輝度値

の標準偏差,および小領域の白さを基準として,分割された小領域群から実気管支鏡像の

特徴的な領域(ひだや気管支分岐部等)を選択する･そして,選択された領域のみを用い

て,実気管支鏡像と仮想化内視鏡像間の類似度計算を行う.これにより,画像内の気泡や

壁面の模様等の類似度計算に不適切な領域を除外した.さらに,実気管支鏡像内の特徴的

な領域を適切に選択することによって,良好な動き推定結果を得た.また,動き推定に用

いる仮想化内視鏡像の生成を特徴的な領域に限定することで,従来手法と比較して約2倍

の高速化に成功した.
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付録A RGB表色系からHSV表色系への変換

RGB表色系は,赤(Red:R),緑(Green:G),青(Blue:B)の3色を原色とする色空

間であり,HSV表色系(HSB表色系とも呼ばれる)は,色相(Hue:H),彩度(Saturation:

S),明度(Brightness:B)で表現される色空間である.RGB表色系で表現された画素

γ=(町,均,γb)のHSV表色系における色相ガ(v),彩度g(γ),明度β(γ)は次のよう

にして計算される.

ーmln

方(u)=

ぶ(γ)=

γぁーγ

ーmln

max(v)-min(v)

max(v)

β(γ)=maX(v)

max(γ)=maX(町,γタ,γむ)

min(v)=min(v,,Vg,Vb)

げ町=maX(γ)

+120 げ旬=maX(γ) (4.12)

+240 げ勒=maX(u)

(4.13)

(4.14)

ここで,ぶ(γ)とβ(γ)の値域は,それぞれ0≦β(γ)≦1,0≦β(γ)≦1であり,ガ(u)

の値が00と3600は同じ色相を表す.

付録B 仮想化内視鏡像の生成パラメーター

仮想化内視鏡像の生成には,カメラ内部の状態(焦点距離,レンズ歪など)を表す内部

パラメーターと,カメラの位置･姿勢を表す外部パラメーター[131,132]に加え,環境光,

拡散反射光,鏡面反射光,光源からの距離に伴う光の減衰等のパラメーターを用いて生成

される.ここでは,光源からの距離に伴う光の減衰パラメーターについて説明する(環境

光,拡散反射光,鏡面反射光等の計算方法は,文献[143]を参照).

光源からの距離が遠くなるにつれ光の強度は減衰し,遠くに存在する物体ほど暗く描写

される.一般的には,光のエネルギーが光源からの距離の2乗に比例して減衰するモデル
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(a)入=0 (b)入=10×10~8 (c)入=20×10~8

(d)入=30×10■8 (e)入=40×10~8 (f)入=50×10~8

(g)入=60×10~8 (b)入=70×10■8 (i)入=80×10~8

Fig.4.14 Examplesofvirtualbronchoscopicimages･

が剛､られる[143】.ここで.点pェに存在する光源から物体上の点靴,への入射光の強度

をたとし,点pcト上ではゐとして観測されるとする･その際巨bはんを用いて,次

式で計算される.

Jし--
J▲･

1十人×lp¢-pエl2

入を変化させた時に,生成される仮想化内視鏡像の様子を図4.14に示す.

(4.17)
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第5章

動き予測を利用した気管支鏡カメラ

動き推定手法

5.1 はじめに

本章では,第4章に引き続き,気管支鏡カメラの動き推定性能向上を目指し,気管支

鏡カメラの動き予測を用いた動き推定手法について述べる.第4章で述べたように,い

くつかの研究グループからナビゲーションシステム実現を目的とした,実環境と仮想環境

の位置合わせに関する報告がなされている[81～83,126,129,130,144]･その中でも,画

像情報を用いた位置合わせ(イメージレジストレーション)手法は,呼吸や心拍動に伴う

実気管支鏡カメラの位置の変化に対して有効であり,1998年にBricaultら【81】,2000

年に森ら[82],2001年にHigginsら[83],とさまざまな位置合わせ手法が提案されてい

る.これらは,実気管支鏡像に最も類似する仮想化内視鏡像を生成する仮想化内視鏡カメ

ラ[52～58]の観察位置と姿勢を求めるものである.

しかしながら,これらの手法は,各フレーム毎に位置合わせを行うのみで,気管支鏡カ

メラの動き情報を積極的に利用していなかった.そのため,これらのカメラ動き推定手法

では,気管支鏡カメラが短時間の間に大きく移動する場合に,動き推定に失敗するという

問題があった.そこで本章では,実気管支鏡ビデオのフレーム間における気管支鏡カメラ

の動きを予測し,予測結果を用いて複数回イメージレジストレーションを行うことで,動

き推定性能の改善を図る.

以下,5.2で具体的な観察位置･姿勢推定手法について述べ,5.3で本手法を実気管支鏡

ビデオ画像に適用した結果を示し,5.4で考察を加える.
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5.2 気管支鏡カメラの動き推定手法

本章で述べる気管支鏡カメラの動き推定は,第4章と同様,実気管支鏡像と仮想化内

視鏡像間のイメージレジストレーションにより行う.本章で述べるイメージレジストレー

ションは,実気管支鏡像と仮想化内視鏡像との間の画像間類似度を最大化するカメラパラ

メーターを求める最大化問題(本章で用いる画像間類似度は値が小さいほど2つの画像

は類似しているため最小化問題となる)に帰着することができる.ここで,関数の最小化

もしくは最大化問題においては,アルゴリズムに与える初期値が非常に重要であり,初

期値によっては適切な解を得られない可能性がある.そこで,本章ではカルマンフィル

タ[145,146]を用いて気管支鏡の移動先を予測し,イメージレジストレーションの初期値

を決定する.これにより,イメージレジストレーションでの不適切な推定を回避する.

以下,5.2.1と5.2.2でカルマンフィルタを用いた動き予測方法,5.2.3で詳細な動き推

定手法について述べる.

5.2.1カルマンフィルタ

カルマンフィルタは観測信号机(宜=0,1,…,た)を入力とし,システムの状態ごたの

最適推定値を逐次出力するアルゴリズムである【145,146].時刻た+1におけるシステム

の状態諾た+1は,時刻たにおけるシステムの状態∬たを用いて次のように与えられる.

利江1=Fたごた+Gたびた (5.1)

ここで,Fた,Gたはそれぞれ状態遷移行列,駆動行列と呼ばれ,ぴたはシステム雑音を

表す.

また,観測信号はシステムの状態に線形関数を通して観測されるとし,観測信号眺は

システムの状態勘と観測行列Hたを用いて仇=Hた諾たと表される･観測時に観測雑音

(几た)が混入すると仮定すると,観測信号は最終的に次式で表される.

yた=Hた諾た+mた (5.2)

簡単のために,式(5.1),(5.2)における状態遷移行列Fた,駆動行列Gた,観測行列Hた

は時不変とし,観測時には雑音は混入しないと仮定すると,式(5.1),(5.2)は次のように

記述される.

∬た+1=F∬た+Gt〃た (5.3)
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yた=H諾た (5.4)

システムの状態勘叶1は,時刻たまでのシステムの状態∬0,∬1,…,諾たと観測信号

yo,yl,…,鋸を入力として,以下の手順により予測することができる.ここで,初期値

として和とその共分散∑勘は既知とする.また,時刻た-1におけるシステム状態

から得られる時刻たのシステム状態の予測推定値を軸た-1,観測値yたと予測推定値

勘叫-1から得られるシステム状態の推定値を軸たと表す･

【システムの状態の予測と更新手順】

[stepl】た←0,和一1=和,∑0ト1=∑∬｡とし,以下の処理へ進む･

[step2]観測値翫を用いて,時刻た-1における予測推定値軸た-1を更新し,時刻

たにおける推定値軸たを求める･同様にして推定誤差共分散行列∑叫を計算

&k[k=&k.k-1･hlk-1HT(=h.k-1HT)~1(yk-=軸k-1)(5･5)

h[k=hlk-1一台klk-1=T(H皇klk-1=T).1Hh.k-1(5･6)

[step3]時刻たにおけるシステム状態から予測される,時刻た+1におけるシステム状

態の予測推定値盆紅1匝とその予測誤差共分散行列∑軒1lたを以下の式により計

算する.

勘什1匝=F軸た

=叫た=F=叫FT+G=wたGT

[step4]時刻k+1におけるシステム状態の予測推定値としてstep3の金k+1lkを出力

する.

[step5]k←k+1として,Step2へ戻る.

5.2.2 気管支鏡カメラの動きモデル

実気管支鏡カメラの動きは,非常に短い時間においては等加速度運動を行うと仮定す

る.ここで,それぞれの時亥朋こおけるカメラ位置玩,移動速度γたおよび加速度αたを
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用いて,システム状態を∬た=(±たで,Uたで,αたT)Tとする･また,実際に観測される値は
カメラ位置のみとし,カルマンフィルタにおける観測値を翫=tたとする･具体的には,

式(5.3)と(5.4)における状態遷移行列F,観測行列Hを次のように設定する･

(△β)Ⅰ3×3
Ⅰ3×3

0

H=(Ⅰ3×3,0,0)
(曇;×3)(5･9)

(5.10)

ここで,Imxnはmx㍑の単位行列を表し,時刻たからた+1間の微小時間を△βと

する.

5.2.3 カメラ動き推定処理

カメラ動き推定は,実気管支鏡と仮想化内視鏡の観察位置･姿勢の対応が取れたカメ

ラパラメーターQoを初期値とし,逐次△Q妬1=(△Rた+1,△t紅1)を求める処理とし

て実現される.ここで,時刻たまでの推定が終了し,その時点でのカメラパラメーター

をQたとすると,次の時刻た+1におけるカメラパラメーターQた+1を求める手順は,

図5.1のようである.

カメラ動き推定処理では,各時亥りにおいて実気管支鏡像B妬1を入力し,カルマンフィ

ルタを用いて時刻た+1における気管支鏡カメラ位置を予測する.そして,予測されたカ

メラ位置を用いてイメージレジストレーションに利用する初期カメラ位置を複数設定し,

各初期値毎にイメージレジストレーションを行う.複数回イメージレジストレーションを

行った後,最も高い画像間類似度を与えるイメージレジストレーション結果を用い,実気

管支鏡像B糾1に対応する仮想化内視鏡カメラパラメーターQた+1を計算する.これら

の処理を繰り返し行うことにより,実気管支鏡カメラの動きを推定する.以下に具体的処

理手順を示す.

【動き推定手順】

[stepl】た←0とし次へ進む･

【step2】実気管支鏡像Bk+1を入力する･

[step3】時刻たにおけるカメラ位置tたを用い,カルマンフィルタの推定値盆叫を更新

する.
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Fig.5.1Processflow.

[step4】カルマンフィルタによる時刻k+1におけるシステム状態の予測推定値金k+1lk

を求める.

[step5]時刻た+1におけるカメラ位置を去紅1=H金叫たにより計算する･

[step6】k<3の場合にはstep7へ進む.k≧3の場合には,カルマンフィルタにより

予測されるカメラ位置去妬1を用い,イメージレジストレーションにおける初期

カメラ位置を複数設定する･具体的には,転車と次式で与えられる近傍Ⅳ芸+1

(去紅1を中心とする直方体の頂点)の合計9点を初期カメラ位置として用いる.

囁1=〈去刷+町 (5･11)

γ=αe芸+わe芸+ce完,

回+回･lcl=3,α,わ,C=士1〉
ここで,e芸,e芝,e完は時刻たにおける仮想化内視鏡カメラの姿勢を表す基底ベ



90 第5章 動き予測を利用した気管支鏡カメラ動き推定手法

Fig.5.2Initialsearchpositionsintheimageregistra七ionstep.

クトルである.また,Sは時刻たにおけるカメラ位置tたから予測されたカメ

ラ位置孟頼1への移動量△t妬1=士叫1一書たを用いて次式により計算される.

s=(-△主た官●e引･△套た意･e引
0

l△套紅1･e引
(5･12)

ここで,･はベクトルの内項を表す.式(5.11)により設定されるカメラ位置は,

図5.2に示すように時刻たにおけるカメラ位置玩,および予測されたカメラ位

置も叶1からなる直方体の各頂点となる.

【step7]step6で求めたカメラ位置t∈Nf+1,および時刻kにおけるカメラ姿勢Rkを

用い.カメラパラメーターQ頼1=(Rた,t)を初期値としてイメージレジスト

レーションをl囲+11l+1回実行する(=は要素数を表す)･ただし･カメラの
移動速度と加速度の.汁算にはカメラ矧_古土たが最低3点必要なため,た<3の場

合にはカメラパラメーターQた+1=Qたを初期値として一度だけイメージレジ

ストレーションを行う.具体的には,Q姑1を初期値として△Q=(△R,△t)
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をさまざまに変化させながら仮想化内視鏡像Ⅴを生成し,次式を満たすカメラ

△Q芸+1=粥苛助血軸(B仙Ⅴ(Q粗△Q))･(5･13)
ここでは,B妬1とⅤの間の画像間類似度が最も高くなる仮想化内視鏡像Ⅴ

を生成するカメラパラメーター△Q=(△R,△りをPowell法【140]を用いて

求める.ここで画像間類似度の計算には,第4章で述べた,特徴的な領域に限定

した選択的類似度計算法を用いる.各初期値毎にイメージレジストレーション

を行った後,最も画像間類似度が高いカメラパラメーターの変化量△Q芸+1を

最終的な△Qた+1とする.そして,時刻た+1におけるカメラパラメーターを

Q紅1=Qた+1△Qた+1として求める.

【step8]k←k+1とし,Step2に戻る.

5.3 実験

本手法を実気管支内視鏡像および同一患者の3次元Ⅹ線CT像9組に対して適用し

た.実験に用いた3次元Ⅹ線CT像の仕様,および,実気管支内視鏡像の画像サイズを

表5.1に示す.この3次元Ⅹ線CT像を仮想化内視鏡システムに入力し,ボリュームレ

ンダリング法【141,142]により生成された仮想化内視鏡像を実気管支鏡カメラの観察位

置･姿勢推定に用いた.また,カルマンフィルタに与える初期値として和=(to,0,0),

∑勘=∑ぴた=0･05Ⅰ9×9,G=Ⅰ9×9,△β=1/30secを与えた･

第4章で述べた動き推定手法を従来手法とし,本章で述べた手法との性能の比較実験

を行った.実験には,CPU:IntelXeon3.6GHzx2,OS:Linuxの計算機を用い,1フ

レームあたりの平均計算時間は従来手法が1.01秒(標準偏差0.66),本手法は8.70秒

(標準偏差5.95)であった.気管支内の各経路において動き推定の実験を行い,従来手法

と本手法の推定性能を比較した.本手法におけるカルマンフィルタ(KF)の有効性を確

認するために,カルマンフィルタを用いた動き予測を利用せず,複数の初期値からイメー

ジレジストレーションを行う手法の実験を行った･具体的には,式(5.11),(5.12)を次の
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Table5.1AcquisitionparameterSOfCTimagesandthe sizeofRBframes

COrreSpOndingtoeachCTimage.

.▲.▲･貞▲

▲ ●
.

Sizeof

RB丘･ameS

(pixels)

Casel 512×512 183 5.0 1.0 362×370

Case2 512×512 72 3.0 2.0 362×370

Case3 512×512 76 2.0 2.0 362×370

Case4 512×512 95 2.0 1.0 362×370

Case5 512×512 85 2.0 2.0 362×370

Case6 512×512 195 2.0 1.0 362×370

Case7 512×512 341 1.25 0.5 362×370

Case8 512×512 209 2.5 1.25 256×253

Case9 512×512 124 2.0 1.0 256×253

ように変更した.

哨.1=〈玩+馳I
V=αe芸+わe芸+ce完,

lαl州+lcl=3,α,む,C=土1〉

S= (憲

0
0
0
･
5

0
0
･
5
0

(5･14)

(5.15)

各手法の実験結果を目視により評価し,連続成功フレーム数を数えたものを表5.2に

示す.さらに,本手法の動き推定結果から1秒間でのカメラの移動量の最大値を計算し,

表5.2に記した.また,CaselC,Case2A,Case3Aに対する本手法の実験結果の各フ

レームを図5.3に示し,各フレームの左側に実際のフレーム番号を示した.CaselCに対

してカルマンフィルタにより予測されたカメラ位置とイメージレジストレーション後のカ

メラ位置との差,および予測前のカメラ位置(前フレームにおけるイメージレジストレー

ション結果)とイメージレジストレーション後のカメラ位置との差を計算し,それぞれ

表5.3,5.4に示した.
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Table5.2 Resultsofbronchoscopemotiontracking.

Case Path

Maxmovement Number

Numberofsuccessiveframes

trackedcorrectly

Previous Proposedmethod

inasec.[mm] of丘ames method W/oKF W/KF
A 35.9 993 993 918 993

1 B 19.5 690 690 690 690

C 34.4 379 82 379 379

D 28.5 279 279 279 279

2 A 35.0 430 430 430 430

A 68.4 1365 278 278 1365

3 B 43.6 965 965 965 965

C 40.6 865 679 859 865

4 A 26.2 300 82 82 82

A 19.1 400 400 400 400

5 B 50.6 800 487 477 410

C 32.9 524 353 515 524

A 25.5 225 140 154 190

6
B 31.9 530 457 457 219

7 A 14.2 2000 339 412 2000

A 36.9 500 225 354 493

8
B 20.5 205 205 205 205

9 A 32.8 1600 467 1600 1600

Tbtal 13050 7551 9454 12089

本手法の動き推定性能を評価するために,手動で作成した仮想化内視鏡カメラのパスを

用いて仮想化内視鏡像を作成し,作成された仮想化内視鏡像の系列を実気管支鏡ビデオ画

像として入力し,動き推定実験を行った.ここで,手動で作成した仮想化内視鏡のパスを

正解とした時に,従来手法による推定結果と正解とのカメラ位置の差は平均で0.54mm

(標準偏差0.46)であり,本手法では平均0.42mm(標準偏差0.28)であった.
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5.4 考察

表5.2より,カルマンフィルタを用いた本手法は従来手法よりも合計成功フレーム数

が4538フレーム(約150秒)増加し,推定性能が向上していることが確認できる.特に

Case3Aのようにフレーム間でのカメラの移動量が非常に大きい場合に,大幅な推定性能

の向上が見られた.従来手法では,カメラ動き推定処理の初期値として前フレームで推定

された位置･姿勢を用いていたため,カメラパラメーター探索時において局所解に陥って

いた.それに対し,本手法ではカルマンフィルタにより予測された位置を用い,イメージ

レジストレーションの初期カメラ位置を設定している.特に,フレーム間でのカメラの視

線方向への移動量が大きいCaselCでは,前フレームのカメラ位置と比較して,カルマ

ンフィルタにより予測されたカメラ位置がイメージレジストレーション後のカメラ位置に

近いことが分かる(表5.3,5.4).このように,フレーム間でのカメラの移動量が大きい

経路では,動き予測を用いたイメージレジストレーションの初期カメラ位置設定が有効で

あることが分かる.また,本章で提案する動き予測処理を用いずに,式(5.14),(5.15)で

与えられるカメラ位置を初期値とした複数回イメージレジストレーションを行う手法につ

いても実験を行った.表5.2の結果から,複数回イメージレジストレーションを行うこと

で推定性能が向上していることが分かる.これは,複数の初期カメラ位置からイメージレ

ジストレーションを行うことで,不適切な局所解に陥らなかったためである.さらに,本

手法ではカルマンフィルタにより予測された結果を基に初期カメラ位置を動的に変更する

ため,フレーム間でのカメラの移動量が大きい経路においても安定した動き推定が可能で

ある.今後,初期カメラ位置の数や設定方法に関する検討を行うことで,さらなる推定性

能の改善が可能であると考えられる.

しかし,CaselAやCase3Bのように連続成功フレーム数が変化しなかった経路も多

数存在する.これは,カルマンフィルタによる予測値を用いたとしても,イメージレジ

ストレーションにおいて推定に失敗してしまったためである.特に,図5.4(a)のような

呼吸や心臓の拍動に伴う臓器変形や図5.4(b)(c)に示すような気泡が現れる場合には,イ

メージレジストレーションが適切に行われない.そのため,従来手法と本手法のどちらも

カメラ動き推定に失敗してしまう.イメージレジストレーションに影響を与える臓器変形

や気泡が現れる実気管支鏡像を検出することにより,カメラ動き推定の失敗を回避できる
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1もble5.3 Thepositionalerrorsandtheirstandarddevia七ionvaluesofCaselC

betweentheoutputsoftheKalmaJlmterik+l=(念k+1,鮎+1,2k+1)andthe

re8ultsofimageregistration量k+1=(3;k+1,yh+1,Zk+1).

匝妬1一利叶1l 戯+1一触+1l l乏た+1一之妬1ll哀妬1一重妬1

Average[mm] 0.27 0.21 0.51 0.65

Standarddeviation 0.23 0.15 0.30 0.34

Tもble5.4 Theposi七ionalerrorsandtheirstandarddeviationvaluesofCa5elC

betweenthepositionsofprevio11Sframe毎=(xk,yk,Zk)andtheresultsof

imageregistrationtk+1=(xk+1,yk+1,Zk+1)･

lごた一方た+1llyた一肌汁1llzた一刻廿11l玩一書姑1l

Average[mm] 0.45 0.21 0.79 0.96

Standarddeviation 0.32 0.14 0.53 0.57

(a) (b)

.■

(c)

Fig.5A Examplesoforgandeformationandbubbleimages.

と考えられる.特に実気管支鏡像申に図5.4(b)(c)のような気泡が現れる場合,(i)気管

支競の構造上通用状態では発生しない色(偽色)が存在,(ii)画像が全体的に白くぼや

けている,という特徴がある.これらの特徴を定量化することにより,イメージレジスト

レーションに影響を与える実気管支鏡像への対応が可能であると考えられる.
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Fig.5.5 Tlackingresultsoftheproposedmethod.Theproposedmethodwas

failedby:(a)bubbles,and(b)darkerarea.

また,数フレームにわたって気泡が現れるCa5e5B.画面全体が暗く気管支の特徴が観

察できないCase6Bにおいて推定精度の低下が見られた.カメラ動き推定に失敗する様

子を図5.5に示す.本手法では,イメージレジストレーションの結果を最終的なカメラ位

置･姿勢とし,イメージレジストレーションにより得られるカメラ位置･姿勢を次フレー

ムのカメラ動き予測に利用している.気泡等の影響によりイメージレジストレーションが

失敗した場合,イメージレジストレーションの失敗をカメラの動きと捉えてしまうため,

カルマンフィルタの予測値が本来のカメラ動きとは異なってしまう.そのため,実際はカ

メラが動いていない場合においてもカメラが動いていると予測され,イメージレジスト

レーションにおけるカメラパラメーターの初期値を適切に設定できなかった.今後,気泡
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検出処理を組み合わせ,気泡フレームにおいては動き予測を行わないなどの処理が必要で

ある.

図5.6から,カメラの動きが急激に変化する部分ではカルマンフィルタの予測とイメー

ジレジストレーション結果との差が大きいものの,全体的に良好な予測結果(予測値と

レジストレーション結果の差の平均は約0.4mm)が得られていることが分かる.また,

表5.3からカルマンフィルタの予測結果とイメージレジストレーション結果の差は各軸と

も0.6mm未満である.このことから,フレーム間のカメラ動きを等加速度運動で良好に

モデル化できていることが分かる.しかし,本手法ではイメージレジストレーション結果

には誤差が混入しないものとしてカルマンフィルタを構築している.そのため,イメージ

レジストレーション結果が実際のカメラ位置と異なる場合には,適切な動き予測ができな

い.今後,イメージレジストレーション結果と実際のカメラ位置の関係について詳細な解

析が必要であろう.
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本手法で提案した動き推定手法は,複数の初期置からイメージレジストレーションを行

い,従来手法と比較して広い範囲のパラメーター空間で探索を行っている.そのため,従

来手法よりも安定した動き推定が可能であるものの,従来手法と比べてより多くの計算時

間を必要とした.しかし,各初期値におけるイメージレジストレーションに必要な時間は

約1秒であり,各初期値に対するイメージレジストレーションは独立して実行できるた

め,複数台のPCで並列に計算を行うことで高速化が可能である.

5.5 まとめ

本章では,イメージレジストレーションとカルマンフィルタによる動き予測を組み合わ

せたカメラ動き推定手法について述べた.実気管支鏡の移動速度および加速度を用いてカ

メラの動きをモデル化し,カルマンフィルタにより気管支鏡のカメラ動きを予測した.さ

らに予測結果を用いてイメージレジストレーションの初期カメラ位置を複数設定し,複数

回イメージレジストレーションを行うことにより安定したカメラ動き推定の実現を図っ

た.本手法を実気管支鏡像および同一患者の3次元Ⅹ線CT像9組に対して適用し,最

大で2000フレームの動き推定に成功した.
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6.1総括

本論文では,手術シミュレーションと手術ナビゲーションのための画像処理に関する研

究について述べた.X線写真に代表される医用画像が登場してから100年が経過した現

在,医用画像は画像診断に利用されるだけではなく,手術支援にも広く利用されるように

なった･特に手術への利用を考えた場合,(i)術前の手術計画への利用,(ii)術中の参照

画像としての利用,の2つの点で医用画像が大きな役割を果たしている.現在では,単に

医用画像を観察するだけではなく,VRやMRの技術を用いて医用画像を処理し,手術支

援へ応用しようという試みがなされてきている.本研究では,これらの医用画像を用いた

手術支援を｢術前支援｣と｢術中支援｣の2つの枠組みで捉え,術前支援のための手術シ

ミュレーションと術中支援のための手術ナビゲーションを実現する画像処理技術に関して

検討を行った.

第2章では,手術シミュレーションと手術ナビゲーションを実現するために欠かすこと

のできない臓器認識技術に関する一検討として,多時相CT像からのCT債分布推定を用

いた肝臓領域抽出手法について述べた.ここでは,早期相像と晩期相像から作成した2次

元ヒストグラムを各臓器のCT債分布の混合正規分布と仮定し,肝臓,脾臓,筋肉等に対

応するCT債分布をEMアルゴリズムを用いて推定した.そして,推定された分布パラ

メーターを用いて肝臓領域抽出に利用するしきい値を自動的に決定した.従来,撮影のタ

イミングの違いや個人差によって造影剤の浸透具合が異なるため,各臓器のCT値が大き

く変化し,安定して臓器領域を認識するためのしきい値決定が難しかった.それに対し,

EMアルゴリズムを用いて各臓器のCT値分布を推定することにより,撮影のタイミング
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の違いや個人差によって造影剤の浸透具合が異なる場合においても,安定して臓器領域を

抽出することを可能にした.このしきい値決定方法を肝臓領域抽出に適用し,26例中24

例で良好に肝臓領域が抽出可能であることを確認した.また,この手法は,肝臓,牌臓,

筋肉等に対応するCT債分布を同時に推定しているため,肝臓以外の牌臓や筋肉の領域を

抽出するしきい値の自動決定へも応用可能である.

第3章では,手術シミュレーションを用いた術前計画として,前立腺を対象とした針生

検シミュレーションシステムについて述べた.現在,前立腺の確定診断に用いられる針生

検では,直接目視にて病変部を観察しながらの生検が不可能であり,どの位置でどの方向

に生検を行えば良いかが非常に分かりにくいという問題がある.しかしながら,臨床で用

いられている生検手法の能力評価を行うためには,多くの臨床試験が必要であり,有効な

生検手法の開発が非常に困難である.そこで,臨床で用いられている生検手法の能力を,

計算機を用いたシミュレーションにより評価し,臨床試験を行う前に生検手法の能力評価

が可能なシステムの開発を目的とした.ここでは,解剖学的知識と病変分布の統計的な

データをもとに仮想前立腺モデルを作成し,そのモデルに対する前立腺針生検シミュレー

ションシステムを開発した.そして,臨床で用いられている系統的分割生検と,それとは

別の4種類の針生検手法に対し,ヒット確率,平均病変採取体積による定量評価を行っ

た.ここで述べた前立腺針生検シミュレーションシステムを用いることで,実際の臨床で

は不可能な大規模な実験を行うことが可能となり,生検針の本数や穿刺角度といったパラ

メーターを組織的に調査できることを確認した.また,実際の前立腺における病変分布の

統計的なデータをもとに,前立腺肥大症とそうでない2つのモデルを作成することで,よ

り実際の前立腺に近いデータに対するシミュレーションを行うことを可能とした.実験の

結果として,ヒット確率を最大にする穿刺角度と病変の採取量を最大にする穿刺角度は必

ずしも一致せず,少ない針の本数で高いヒット確率を得る生検手法の存在を確認した.

第4章では,気管支鏡ナビゲーションシステム実現のために,実気管支鏡と仮想化内視

鏡のカメラ位置を合わせる手法について述べた.一般的に画像間のレジストレーションに

用いられる,平均2乗誤差,相互情報量,相関係数などの画像全体を一様に用いる画像間

類似度では,カメラが移動したとしても類似度に大きな変化が現れない場合,もしくは,

カメラは移動していないが照明の変化や気泡の出現に伴って類似度が変化するような場合

に,観察位置･姿勢推定を適切に行うことができない.そこで,実気管支鏡像内の特徴的

な領域を考慮した画像問類似度計算法を提案し,連続した気管支鏡像を対象とした実気管
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支鏡カメラの動き推定法を提案した.ここでは,実気管支鏡像を小領域に分割し,その小

領域群から実気管支鏡像の特徴的な領域(ひだや気管支分岐部等)を選択し,これらの領

域のみで類似度計算を行った.これにより,画像内の気泡や壁面の模様等の類似度計算に

不適切な領域を類似度計算の候補から除き,実気管支鏡像内の特徴的な領域を適切に選択

することによって,最大で1600フレーム(約53秒)の動き推定結果を得た.また,動き

推定に用いる仮想化内視鏡像の生成を特徴的な領域のみに限定することで,従来手法と比

較して約2倍の高速化に成功した.

第5章では,第4章に引き続き,実気管支鏡と仮想化内視鏡のカメラ位置合わせ手法に

ついて述べた.第4章で述べた手法では,気管支鏡カメラの動きが大きい経路において動

き推定に失敗するという問題があり,カメラの移動量が大きい経路への対策が必要であっ

た.そこで,第4章で述べたイメージレジストレーションにカルマンフィルタによる動き

予測を組み合わせることで,気管支鏡カメラの動き推定性能の改善を行った.ここでは,

実気管支鏡の移動速度および加速度を用いてカメラの動きをモデル化し,カルマンフィル

タにより気管支鏡のカメラ動きを予測した.さらに予測値を用いてイメージレジストレー

ションの初期カメラ位置を複数設定し,複数回イメージレジストレーションを行うことに

より安定したカメラ動き推定の実現を図った.動き予測と複数回のイメージレジストレー

ションにより,第4章で述べた手法で問題であった動きの大きい経路での推定性能が改善

し,さらに最大で2000フレーム(約67秒)の動き推定に成功した.

6.2 今後の課題と展望

第2章では,手術シミュレーションにおける対象臓器の抽出,手術ナビゲーションにお

けるナビゲーション情報の生成,という点でどちらにも共通であり,かつ必要不可欠な臓

器認識技術に関する検討を行った.ここで述べた肝臓以外にも,人体内にはまだまだ多く

の臓器が存在し,手術の目的に応じて複数の臓器を一度に抽出することも必要となる.複

数の臓器を一度に認識することを考えた場合,臓器の位置関係などの解剖学的知識の導入

は必要不可欠であり,さらには,各患者の個人差を考慮した手法の開発が必要であろう.

また,抽出した臓器への名称付け(気管支の各枝への名前付けなど)は,ナビゲーション

情報生成という点で非常に重要である.そして,全ての臓器を抽出し,各臓器への名称付
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けが完了することで,各患者の電子アトラス*が完成する.これにより,患者の体のすみ

ずみまでナビゲーションが可能となり,体全体を対象とした手術シミュレーションが実現

される.さらには,Ⅹ線CTなどのイメージング装置の発達により,細胞単位の認識ま

で可能となり,ミクロの決死圏で描かれた患者の体内が画像情報のみから再現されるであ

ろう.

第3章では,がんの確定診断時に用いられる針生検を対象とした手術シミュレーショ

ンシステムについて述べ,臨床で用いられている前立腺針生検手法の能力評価を行った.

ここでの最大の課題は,少ない本数で最大の効果が得られる最適な針生検手法を探索し,

臨床で実際に行われている針生検手法へ応用することである.実際の患者に対して各針生

検手法の臨床実験を行うことが不可能であるため,(i)数多くのモデルに対して実験が可

能,(ii)実人体に対して適用できない実験が可能,といった計算機シミュレーションの特

徴が非常に有効である.計算機シミュレーションで最適な生検手法を求めるためには,病

変の発生に関する正確なモデルの構築が重要となる.今回は,統計的なデータを基に病変

発生モデルを作成し,通常モデルと肥大症モデルの2つに対して針生検シミュレーション

を行った.しかしながら,前立腺の形状は各患者で異なるため,前立腺の形状を考慮した

病変発生モデルの構築が必要であろう.これを実現するためには,第2章で述べた臓器領

域認識技術が必要不可欠であり,CTやMRIからの前立腺領域抽出に関する検討を行う

必要がある.また,ここで提案した針生検シミュレーションシステムでは,生検結果を3

次元表示により確認することができるため,針生検前の術前計画への応用や,患者へのイ

ンフォームドコンセントにも非常に有効であろう.ここでは前立腺の病変発生確率モデル

を考えたが,体全体の病変発生モデルへの応用も考えられる.さらには,計算機の性能向

上にともなって,病変の発生過程そのものをシミュレーションすることも可能となるであ

ろう.

第4串,第5章では,気管支鏡ナビゲーションシステム実現のための実気管支鏡と仮

想化内視鏡のカメラ位置を合わせる手法について述べ,外部の位置センサを用いることな

く気管支鏡の観察位置推定が可能であることを示した.ここで提案した手法は,患者の体

動,呼吸動,心拍勤に伴う気管支鏡カメラの位置の変化に対して非常に有効である反面,

*1774年に杉田玄白が作成した西洋解剖学書の訳本である解体新書の電子版である.これは,平成15年

度文部科学省科学研究費特定領域研究｢多次元医用画像の知的診断支援｣の主要な研究課題であり,電

体新書と呼ばれる.
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泡や薬剤等の影響で気管支鏡像中に気管支分岐などの特徴が観察できない場合には動き推

定が適切に行われない.また,一度動き推定に失敗すると,動き推定の継続が困難である

といった問題がある.逆に,気管支鏡に挿入可能で非常に小型の磁気式位置センサでは,

泡や薬剤等の影響は無く,連続した動き推定が可能であるが,患者の体動,呼吸動,心拍

動,さらには周囲の金属の存在が動き推定精度に大きく影響を与える.しかしながら,そ

れぞれの長所と短所は相互に補完することが可能であるため,第4章,第5章を通して

提案した動き推定手法と磁気式位置センサを組み合わせた手法の開発が非常に有効であろ

う.特に,安定した気管支鏡のナビゲーションを実現するためにも,磁気式位置センサの

導入は必要不可欠である.また,イメージレジストレーションによる動き推定は非常に計

算コストが高いため,イメージレジストレーションと位置センサを効果的に組み合わせる

手法に関しての検討が必要である.ここでの最終的な目標は気管支鏡ナビゲーションシス

テムの実現であり,実気管支鏡と仮想化内視鏡の情報をいかに融合するかが重要な検討課

題である.例えば,実気管支鏡像に気管支の枝名をオーバーレイ表示したり,カーナビ

ゲーションシステムのように生検部位までの道のりを画面上に表示したり音声案内したり

する機能,さらには気管支壁面下の血管情報などの提示に関する検討が非常に重要であ

る.このような機能を実現するためには,複合現実感の技術を応用した情報提示手法に関

する検討が必要であろう.また,ここでは気管支鏡を対象としたナビゲーションシステム

について述べたが,腹腔鏡や大腸鏡などの他の内視鏡ナビゲーションシステムへの応用も

重要な課題である.

最後に,手術器具の高度化および複雑化にともなって,手術に対する医師の高い技術が

求められる現在,｢術前支援｣と｢術中支援｣の2つは,安全な手術の実現,手術時間の

短縮化,を実現する上で欠かすことのできない技術である.いくら綿密な術前計画を立て

たとしても,計画通りに手術が進まなければ意味が無いことからも,術前と術中の2つの

支援が重要であることが分かる.その点で,本研究で扱った手術シミュレーションと手術

ナビゲーションによる手術支援は,今後の手術の発展に大きな影響を与えることは間違い

ない.また,運転初心者や地理に不案内なドライバーでも,カーナビゲーションシステム

を利用することで簡単かつ安全に目的地に到着することができるようになったのと同様,

手術経験の少ない医師がベテラン医師と同じ様な手術ができる環境を実現する際にも重要

な役割を担うであろう.本研究で扱ったのは,手術支援を目的とした手術シミュレーショ

ンと手術ナビゲーションの研究分野の一部である.今後,更に研究を重ねて,手術シミュ
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レーションと手術ナビゲーションを組み合わせた手術支援システムの実現が望まれる.そ

して,手塚治の漫画にあるブラックジャックがどのような難病も治してしまうように,全

ての医師がブラックジャックのような手術ができる環境の実現を目指したい.
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