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(57)【特許請求の範囲】
【請求項１】
　２つの医用画像を位置合わせする方法であって、
　個々の被検者の生体臓器の患者固有の表示または母集団の生体臓器の表示を含む第１の
医用画像を得る工程と、
　前記第１の医用画像内の前記臓器の表面を識別する工程と、
　前記表面を用いて、患者用の前記臓器の三次元形状または母集団用の前記臓器の代表的
形状を表す幾何学的モデルを得る工程と、
　前記幾何学的モデルを用いて、前記臓器の物理的な動きおよび変形を予測するために使
用することができる動きモデルを得る工程と、
　前記患者または別の患者の前記臓器の表示を含む第２の医用画像を得る工程と、
　第１のベクトル場を表す前記幾何学的モデルの表面法線ベクトルと、第２のベクトル場
を表す前記第２の医用画像をフィルタにかけることによって得られた臓器表面の推定表面
法線ベクトルとの間の整列を決定する工程であって、数学的変換を前記幾何学的モデルに
適用して、第１のベクトル場と第２のベクトル場との間の方向整列の度合いを最大にする
工程を含み、前記幾何学的モデルおよび前記第１のベクトル場の空間的位置、方向、およ
び形状を、前記動きモデルに従って変えて前記整列を実現する工程と、
　前記決定された整列を基にして、第１および第２の医用画像を互いに位置合わせする工
程とを備える、方法。
【請求項２】
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　前記第１の医用画像が磁気共鳴（ＭＲ）画像である、請求項１に記載の方法。
【請求項３】
　前記第１の医用画像がＸ線コンピュータ断層撮影（ＣＴ）画像である、請求項１に記載
の方法。
【請求項４】
　前記第１の医用画像が超音波画像である、請求項１に記載の方法。
【請求項５】
　前記第１の医用画像が解剖画像である、請求項１に記載の方法。
【請求項６】
　前記第２の医用画像が超音波画像である、請求項１から５のいずれかに記載の方法。
【請求項７】
　前記解剖学的特徴が前立腺を含む、請求項１から６のいずれかに記載の方法。
【請求項８】
　前記第１の画像、前記幾何学的モデル、および前記動きモデルを得る工程が、手術を受
けている患者の前記第１の画像と前記第２の画像との間の整列の決定を外科的誘導の目的
のために必要とする外科手術中のある時点より先に行われる、請求項１から７のいずれか
に記載の方法。
【請求項９】
　前記幾何学的モデルが外科的治療または診断試験用の計画の一部として含まれる、請求
項８に記載の方法。
【請求項１０】
　前記幾何学的モデルが統計的形状モデル化技法を用いて得られる、請求項１から９のい
ずれかに記載の方法。
【請求項１１】
　前記幾何学的モデルが前記臓器の表面を表す有限要素網である、請求項１から１０のい
ずれかに記載の方法。
【請求項１２】
　前記有限要素網が前記識別された表面の球面調和関数表示から生成される、請求項１１
に記載の方法。
【請求項１３】
　前記動きモデルを構築する工程が、立体モデル化ツールを用いて前記幾何学的モデルか
ら体積有限要素モデルを生成する工程をさらに備える、請求項１から１２のいずれかに記
載の方法。
【請求項１４】
　前記動きモデル構築する工程が、有限要素解析を用いて前記有限要素モデルの網結節（
頂点）の変位を決定し、物理的な材料特性をそのような特性の生理学的範囲に従って前記
モデルに割り当てる工程をさらに備える、請求項１３に記載の方法。
【請求項１５】
　有限要素解析を使用して一組のシミュレーションを実行する工程を更に備え、前記シミ
ュレーションが前記臓器の物理的に妥当な種々の変形を表す、請求項１４に記載の方法。
【請求項１６】
　前記シミュレーションによって計算された前記有限要素網結節（頂点）の変位の統計的
解析を実行して臓器の動きモデルを生成する工程をさらに備える、請求項１５に記載の方
法。
【請求項１７】
　前記整列を決定する工程が、第２の医用画像内の解剖学的目標に対応する１個以上の点
を識別し、これらの点を前記幾何学的モデルに一致させて幾何学的モデルの向きを第２の
医用画像にほぼ合わせる初期化工程を備える、請求項１から１６のいずれかに記載の方法
。
【請求項１８】
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　前記第１のベクトル場が三次元ベクトル場を備え、その中の各ベクトルが前記幾何学的
モデルの表面の点に対応する位置および前記幾何学的モデルの前記表面に対する法線方向
を有する、請求項１から１７のいずれかに記載の方法。
【請求項１９】
　前記第２の医用画像をフィルタにかける前記工程が、前記画像のボクセル（３Ｄピクセ
ル）強度値の二次ガウス導関数の固有解析に基づいて表面法線ベクトルの前記第２のベク
トル場を決定する、請求項１から１８のいずれかに記載の方法。
【請求項２０】
　前記第２の医用画像をフィルタにかけることによって得られる前記第２のベクトル場が
第１のベクトル場の雑音破損版であると考えられる、請求項１から１９のいずれかに記載
の方法。
【請求項２１】
　前記整列が雑音の同時確率の最大化に基づいて決定される、請求項２０に記載の方法。
【請求項２２】
　前記整列が、前記第２のベクトル場内の推定表面法線ベクトルと、前記第２の画像の局
所座標系に変換された後の前記第１のベクトル場内の表面法線ベクトルとの内積の関数を
計算することによって、前記第１のベクトル場と第２のベクトル場との間の方向整列を数
値化するベクトル類似度を用いて決定される、請求項１から２１のいずれかに記載の方法
。
【請求項２３】
　前記画像が超音波画像であるとき、前記ベクトル類似度が超音波送信方向によるアーチ
ファクトの存在を説明する、請求項２２に記載の方法。
【請求項２４】
　前記整列を決定する工程が前記幾何学的モデルの再位置合わせおよび変形の工程を備え
、そのため前記変形されたモデルの最終の形状および位置が、前記第２の医用画像の座標
系内の臓器表面に最適一致する、請求項１から２３のいずれかに記載の方法。
【請求項２５】
　前記決定された整列に基づいて前記第１および第２の医用画像を互いに位置合わせする
工程が、前記幾何学的モデルから前記変形幾何学的モデルに書き換える変位を備える高密
度変位場を計算する工程を備える、請求項２４に記載の方法。
【請求項２６】
　請求項１から２５のいずれかに記載の方法を実行するために、装置内に演算素子による
実行命令を備えるコンピュータプログラム。
【請求項２７】
　請求項２６に記載のコンピュータプログラムを保存する、コンピュータが読み取り自在
の保存媒体。
【請求項２８】
　２つの医用画像を位置合わせする装置であって、
　第１の医用画像内の臓器表面を識別する手段と、
　識別された表面を用いて３Ｄ幾何学的モデルを構築し、前記３Ｄ幾何学的モデルを用い
て、前記臓器の物理的動きおよび変形を予測するために用いることができる動きモデルを
得る手段と、
　前記医用画像をフィルタにかけることによって、前記幾何学的モデルから第１の表面法
線ベクトル場を得、第２の医用画像から第２の表面法線ベクトル場を得る手段と、
　前記第１のベクトル場と前記第２のベクトル場との間の整列を決定する手段であって、
前記整列の決定は、数学的変換を前記幾何学的モデルに適用して第１のベクトル場と第２
のベクトル場との間の方向整列の程度を最大にすることを含み、前記幾何学的モデルおよ
び前記第１のベクトル場の空間的位置、方向、および形状が前記動きモデルに従って変え
られて前記整列を実現し、それによって前記幾何学的モデルの変形を、前記動きモデルに
よって定義された制約に従って調整する手段と、
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　前記決定された整列に基づいて、前記第１および第２の医用画像を互いに位置合わせす
る手段と、を備える装置。
【請求項２９】
　２つの医用画像を位置合わせする装置であって、
　臓器の表面を含む第１の医用画像内の前記臓器の表面を識別する画像処理システムと、
　前記識別された表面を用いて前記臓器表面の３Ｄ幾何学的モデルを構築するモデル化シ
ステムと、
　前記３Ｄ幾何学的モデルから前記臓器の動きモデルを構築するモデル化システムと、
　前記幾何学的モデルおよび前記第２の医用画像から、それぞれ第１および第２の表面法
線ベクトル場を計算する画像処理システムと、
　前記第１のベクトル場と前記第２のベクトル場との間の整列を決定する数値最適化シス
テムであって、前記整列の決定は、数学的変換を前記幾何学的モデルに適用して前記第１
のベクトル場と前記第２のベクトル場との間の方向整列の程度を最大にすることを含み、
前記幾何学的モデルおよび前記第１のベクトル場の空間的位置、方向、および形状が前記
動きモデルに従って変更されて前記整列を実現し、それによって前記幾何学的モデルの変
形を、前記動きモデルに従って調整する数値最適化システムと、
　前記決定された整列に基づいて、前記第１および第２の医用画像を互いに位置合わせす
る画像位置合わせシステムと、を備える装置。
【請求項３０】
　前記決定された整列に基づいて前記第１および第２の医用画像を共に可視化する画像融
合システムをさらに備える、請求項２９に記載の装置。

【発明の詳細な説明】
【技術分野】
【０００１】
　本発明は、２つの医用画像を互いに位置合わせすることに関し、特に２つの画像が、異
なる撮像技術で得られた場合の位置合わせに関する。
【背景技術】
【０００２】
　磁気共鳴（magnetic resonance、以下ＭＲ）撮像、Ｘ線コンピュータ断層撮影（comput
ed tomography、以下ＣＴ）、放射性核種撮像、光学的撮像、および超音波など、様々な
医療用撮像技術が知られている。将来、他の撮像技術も開発される可能性がある。これら
の撮像技術では、二次元（２Ｄ）配列のピクセル（従来画像）または三次元（３Ｄ）配列
のボクセルを作り、対象物のあらゆる断面を概念的に表示する。各ピクセルまたはボクセ
ルには、組織の特定の点の１つ以上の物理的特性に関連し、使用する特定の撮像方法に特
有の値すなわち「強度」が割り当てられる。本明細書で使用される「画像」の用語は、文
中に特に断りがない限り、２Ｄデータ組および３Ｄデータ組の両方を包含する。
【０００３】
　場合により、同一の人体領域ではあるが異なる撮像技術によって得られた画像を整列さ
せるなど、多様な画像を位置合わせできることが望ましい。これは多くの場合非常に難し
い。というのは異なる撮像技術を用いて得られた画像の間には強度特性の大きな違いがあ
るためである。また、各撮像方法に特有の基本となる物理学および画像生成過程間の根本
的な違いにより、撮像方式に固有のアーチファクト（不自然な結果＝ａｒｔｉｆａｃｔ）
を生じることもある。さらに問題になるのは、人体の軟らかい組織臓器のほぼ全てを含む
変形しやすい構造のため、隣接する構造に対する物理的な変形および動きが、撮像と撮像
の間に生じる場合があることである。これらの影響が画像位置合わせの問題をさらに複雑
にする。
【０００４】
　画像を位置合わせするよく知られたやり方の１つに、情報の論理的類似度を最大にしよ
うとする方法などの、いわゆる強度基準アルゴリズムがある。これらの技法では、ある画
像の強度と他の画像の対応する領域の強度との間の確率的関係を暗黙的に仮定して、ある
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強度地図を他の強度地図に書き換える。しかし多くの場合この仮定は、同じ解剖学的領域
の画像を得るために異なる物理特性を利用する別の撮像方法が用いられる状況では信頼性
がない。
【０００５】
　一般に特徴基準位置合わせと呼ばれる別の手法では、入力画像は最初に単純な幾何学的
表現（点または面の組など）に分解され、次にこれらの幾何学的表現が互いに位置合わせ
される。一般にこのやり方は、各画像内の解剖学的目標点、組織境界など、対応する特徴
を識別する。画像分割として知られている画像データから特徴を抽出する過程は分割ソフ
トウエアを用いて実行することができ、場合によっては使用者が全くあるいはほとんど操
作しない場合がある。しかし他の多くの場合、分割は専門の監視者が手作業で実施しなけ
ればならない。したがってこの特徴基準の位置合わせ手法は、市販のコンピュータ自動分
割法が手に入らないまたはうまく機能しない、または少なくとも１つの画像の手動分割に
非常に時間と手間が掛かるならば、多くの場合現実的ではない。
【０００６】
　特徴基準画像位置合わせへの依存は、速度重視の用途、例えば画像に誘導される手術な
どでは特に問題である。というのは、このような手術中に得られる画像は手術環境外で得
られる画像よりも一般に画質が悪いためである。したがってこれらの画像を、自動的にす
なわち臨床的に許容できる時間（すなわち数秒から数分）内に分割することは大抵の場合
非常に困難である。
【０００７】
　超音波撮像は、安全、非浸襲、安価、搬送可能、および病院内で広く利用できることか
ら、日常的に使用されて広範囲の医療手術中にリアルタイムで手術を誘導できるようにし
ている。しかし現在、超音波画像を他の種類の画像と正確に位置合わせして、診断品質の
画像（特にＭＲおよびＸ線ＣＴ画像）から得られる解剖学的情報および病理学的情報で超
音波画像を視覚的に補強することによって、多くの手術を正確に誘導できるようにする多
様画像位置合わせ方法の臨床的要求が高まっている。そのような情報には、手術中に得ら
れる超音波画像では見えない（例えば、可視化が不十分または画像の視野外にある）病変
（例えば癌性腫瘍）または臓器の位置、または特に疾患診断のために得た画像から得られ
た情報を用いて決められた治療計画または生検試料採取計画の表示、または他の情報源か
らの診断情報と組み合わせた手術計画の表示がある。
【０００８】
　多様画像位置合わせが正確に実施できれば、例えばＭＲ画像内に確認された腫瘍の位置
を、手術器具を誘導する目的で外科手術中に普通に得られた超音波画像に重ねて表示する
ことができる。この方法は、手術器具の現在位置に対する相対的な腫瘍位置に関する視覚
情報を提供することによって医師を支援するため、組織生検試料を正確な位置から採取し
て診断を確定することができ、または腫瘍を治療するための介入を十分正確に実施して、
腫瘍および所定の外科的余裕を含む領域内の組織を破壊または除去することができる。し
かし、診断画像情報が術中画像と正確に一致していなければ、誤差を生じて診断試験とし
ての生検の精度を制限する、または介入の臨床的有効性を著しく制限することがある。現
実には、このような誤差には、生検針の配置誤差、腫瘍周囲の組織の適切な余裕を除去で
きず悪性癌細胞を臓器から完全に除去できない、健全な組織をいたずらに損傷しその手術
に関連する副作用の危険性を高めるということが含まれる。
【０００９】
　残念ながら、標準の強度基準の多様画像位置合わせアルゴリズムは、超音波画像と一緒
では成績が良くないことが知られている。その理由は主に、雑音レベルが大きい、軟らか
い組織の明暗差が比較的悪い、一般に医用超音波画像にはアーチファクトがあることであ
る。さらに同じ理由から画像分割が困難であり、したがって多くの特徴基準像位置合わせ
手法はほとんどの臨床用途では使用されない。
【００１０】
　何名かの著者が複合位置合わせ技法を研究してきており、表面対画像位置合わせ、特徴
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対画像位置合わせ、モデル対画像位置合わせ、またはモデル対ピクセル位置合わせなど種
々の技法が知られている。この手法では、従来の特徴基準の手法と同じ方法で、参照画像
を分割して表面境界、管状構造などの特徴を抽出することによって、関心のある臓器の幾
何学的表示を発生させる。しかし特徴基準の方法と異なり、これらの特徴を、明確には分
割されていないが何らかの方法、例えば境界などの特徴を強調する方法で処理することが
できる第２の画像のピクセル／ボクセル強度値に直接一致させる。この処理は普通、第１
の画像の特徴と第２の画像の強度値とを最適に揃える変形を決定する数学的費用関数を最
小化することによって実現される。
【００１１】
　上記技法の最も広範に検討された例は、非特許文献４（Ｃｏｏｔｅｓ等、１９９５年）
のいわゆる動的形状モデルである。この方法では、幾何学的モデルが統計的形状モデルと
して表され、見えない画像内の対象の境界に適合するまで変形を繰り返す。密接に関連し
た方法がいわゆる動的見え方モデルであり、非特許文献５（Ｃｏｏｔｅｓ等、１９９８年
）および非特許文献３（Ｂｅｉｃｈｅｌ等、２００５年）を参照されたい。この方法では
、統計的形状モデルの表面の局所領域における画像強度（すなわち見え方）の統計的変動
が、学習フェーズのモデルに取り入れられる。次にこの情報を用いて形状モデルを見えな
い画像の対象境界に一致させる。この一致は、変形する境界上の点の周りの画像の局所強
度特性と、動的見え方モデルによって学習された対応する強度変動と間の類似性の度合い
を最大化させることによって行われる。このような度合いの１つは差分二乗和である。動
的形状モデルおよび動的見え方モデルは共に、コンピュータビジョンおよび医療用撮像、
具体的には画像分類、画像分割、および画像位置合わせの広範な画像解析問題にうまく適
用されている。しかし、２つの方法は、対象の境界が隠れている、または見えない画像の
強度特性がモデルを学習させるのに使用される画像と大きく異なるなど、見えない画像に
何らかの問題がある場合はうまく機能しないことが知られている。この状況は、医用画像
アプリケーションでは非常に一般的であり、特に、介入中に得られた（見えない）画像に
いつも通り雑音が多く、アーチファクトがあり、医療器具が患者に挿入されている画像誘
導による介入中は非常に一般的である。また、雑音、アーチファクト、および患者間のば
らつきのせいで、相応しい寸法にした学習画像組内の対象の境界上の点の周りの画像強度
の変動が大きすぎて、有意義なパラメータ統計尺度を決定することができない状況も多数
ある。この場合、動的見え方モデル法の仮定は崩れる場合がある。
【００１２】
　非特許文献１８（Ｓｈａｏ等、２００６年）には上記技法の一例の説明があり、恥骨弓
のＭＲ画像を経直腸的超音波プローブによって得られた超音波画像と整列している。この
技法ではＭＲ画像内の骨表面を手作業で識別する。次に、領域の強度が高いまたは画像強
度に勾配があるなどの画像特性を基に、剛体変換が特定されてこの表面を超音波画像と揃
えている。
【００１３】
　非特許文献２（Ａｙｌｗａｒｄ等、２００３年）は、血管画像の位置合わせおよび解析
のためのモデル対画像手法が説明されている。この方法は中心線追跡を用いてＭＲ画像な
どの第１の画像から血管網のモデルを構築する。次に、モデル内の中心線の点が画像の輝
線に対応すると仮定して、このモデルを剛体変換して超音波画像などの第２の画像と揃え
る。非特許文献２の著者は、非剛体変換がこの手法に及ぼす影響の検討を進めている。
【００１４】
　非特許文献２１（Ｗｕ、Ｒ．等、２００３年）には、前立腺生検用のモデル対ピクセル
位置合わせ手法についての説明がある。著者等は、前立腺境界の統計的モデル上で作動す
る遺伝的アルゴリズム（ＧＡ）を使用して前立腺用の２Ｄ境界の母集団を展開し、その後
超音波画像からの勾配地図と一致させている。ＧＡ内の各候補（個々の２Ｄ境界）は特定
の剛体変換に対応し、超音波勾配画像と一致すればするほど境界個々の適合性は高くなる
。個々の境界にも、変形（非剛体変換）させるためのパラメータを含められないか、ある
いは代わりにこのような変形を、最適な剛体位置合わせに最終段階として追加できないか
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検討されている。
【００１５】
　非特許文献１０（Ｋｉｎｇ等、２００１年）には、肝臓治療のための術前ＭＲ画像また
はＣＴ画像の術中超音波画像との位置合わせについての説明がある。統計的形状モデルを
分割複数ＭＲ走査によって得て、変動の平均表面形状およびモードを決定している。次に
変動のモードを呼吸周期に起因する変化を表す単一パラメータに限定する。次にこのモデ
ルを、（ｉ）剛体変換および（ｉｉ）呼吸による臓器変形を表す非剛体変換の方法によっ
て超音波画像に位置決めする。（変換された）モデル表面全体の画像強度の加算を基にこ
の位置合わせを実施するために、確率論的（ベイズ）モデルが用いられる。
【００１６】
　超音波基準位置合わせに対する他の取り組みが提案されてきており、特に非特許文献１
７（Ｒｏｃｈｅ等、２００１年）、１５（Ｐｅｎｎｙ等、２００４年）、１６（Ｐｅｎｎ
ｙ等、２００６年）、２３（Ｚｈａｎｇ等、２００７年）、２０（Ｗｅｉｎ等、２００８
年）を参照されたい。しかし現在まで、これらが実証されているのはわずかの臓器および
特殊な応用例についてだけであり、これらは、少なくとも１つの画像を、確立した強度基
準法を用いる位置合わせを行って、さらに適した形状に自動的に変換することによってい
る。しかし、この変換手順は多くの場合に自明ではなく、今後これら代替手法を、前立腺
の画像誘導による針生検および前立腺癌治療のための画像誘導による外科的介入など、多
数の医学的に重要な応用例に対して実証する必要がある。
【００１７】
　特許文献１（米国特許出願公開２００３／０１５６１１）では、中間原子いわゆる「中
間表現」（ｍｅｄｉａｌ　ｒｅｐｒｅｓｅｎｔａｔｉｏｎ）を用いて表現された幾何学的
モデルが説明されている。中間表現表面の領域内で計算された局所中間強度基準類似度を
数値的に最適化することによって、中間表現を画像に位置合わせする方法が説明されてい
る。
【００１８】
　特許文献２（ＷＯ２００９／０５２４９７）にもまた、中間表現に注目し、一つの画像
から得た臓器の中間表現モデルを第２の画像に非剛体位置合わせする方法が説明されてい
る。上記のように、代表的な状況は、外科的介入の計画に用いる画像からモデルを入手す
る一方、第２の（対象）画像をその介入の最中に得るため、関心のある臓器がそれら画像
を得る時間の間に変形してしまっているという時である。軟かい組織の変形を予測するた
めに、より具体的には統計的形状モデル用の学習データを提供するために、有限要素モデ
ル化が用いられる。モデル対画像法は、上記概説した動的見え方モデル化に基づいている
。モデル境界の局所領域の画像強度の統計的ばらつきを、主成分解析を適用して、従来の
動的見え方モデルと同様に線形形式で表し、次にこの情報を用いてモデル表面を対象画像
に適合させる。しかしこの手法は、異なる学習画像全域の対応する位置における強度変動
がガウス分布に従うと仮定しており、これは特に介入画像には当てはまらない場合がある
。
【００１９】
　医用画像位置合わせ用の、臓器の動きの種々の計算モデルが提案されてきた。例えば特
許文献３（ＷＯ２００３／１０７２７５）は、呼吸および心臓の動きによる臓器の動きの
生理学的モデルを使用して２つの画像内の臓器の間の変形を予測し、次にこの２つの画像
を、ＰＥＴ画像とＣＴ画像との位置合わせの問題に注目して、非剛体的に位置合わせする
ことを説明している。検討された動きモデルは、臓器表面の非一様有理Ｂスプライン（Ｎ
ＵＲＢ）表示を変形させることに基づいており、統計的なものではない。幾何学的モデル
は位置合わせされる両画像を分割することによって作られ、外科アプリケーションには問
題がある可能性がある。
【００２０】
　特許文献４（ＷＯ２００７／１３３９３２）には、放射線治療用の医用画像の変形可能
な位置合わせの方法が開示されている。ここでも全ての入力画像を分割しなければならな
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い。この手法の場合、（直にモデル対画像位置合わせを実施するのではなく）位置合わせ
の前に画像内で目標を決定する。
【００２１】
　より一般的な変形可能な画像位置合わせ法が特許文献５（ＷＯ２００８／０４１１２５
）に開示されている。この方法では、画像の異なる部分（例えば、異なる組織の種類また
は組織境界の間の機械的な不連続性に対応する）の非剛体挙動の変動を、空間的に変化す
る「柔軟性」および／または位置合わせ中に適用される非ガウス平滑化によって説明する
ことができる。
【００２２】
　前立腺癌は世界的に重大な健康問題であり、特に西欧諸国の男性に影響を与えている。
標準的治療方法には、例えば外科的切除または放射線治療による前立腺全体の根治治療、
または積極的監視／注意観察プログラムの継続があり、後者では疾患進行の兆候がないか
患者を観察することに熱心になるあまり介入が遅れてしまう。前立腺癌に対する別の低浸
襲介入、例えば小線源療法、凍結療法、高密度焦点式超音波、高周波焼灼、光線力学的治
療なども現在利用できるが、これら治療手法は、今後その臨床的有効性を無作為対照試験
でさらに完全に確立する必要があるものばかりである。
【００２３】
　前立腺癌治療を受けた患者の７０%までが、膀胱、直腸、および／または神経血管束の
損傷に起因する長期の副作用、主に性機能障害および失禁に悩む。従来治療に較べて副作
用の危険性が減る可能性に動機付けられて、前立腺癌の標的治療を可能にする技法への関
心が、傷つきやすい構造体への損傷を最小にしようという取り組みの中で、近年高まって
いる（非特許文献１（Ａｈｍｅｄ等、２００８年））。これが、前立腺の（全体ではなく
）少部分を治療する「局所治療」など、代替治療法への関心に繋がってきた。この技法が
治療の治療効果に妥協することなく副作用の大きな低減に繋がることが、臨床的擁護者か
ら期待されている。治療時の治療費用も低減され、入院もずっと短期になるはずである。
しかしこのような標的治療手法は、針生検を用いて得られた組織試料の組織学的分析、お
よびＭＲ撮像に基づく癌の正確な３Ｄマッピングに依存している。
【００２４】
　経直腸的超音波撮像は現在も、前立腺治療のための誘導針生検および治療的介入に最も
利用しやすく実際的な手段である。しかし、従来の（いわゆる「Ｂモード」）経直腸的超
音波撮像は二次元であり、通常の前立腺の組織に対して腫瘍の明暗差が小さいため、腫瘍
の空間的位置に関して一般に非常に限られた情報しか提供しない。微小気泡造影剤の使用
により腫瘍検出の選択性および感度を高めることができるといういくつかの事実があるに
もかかわらず、この方法は広く用いられてはおらず、経直腸的超音波誘導のみによる正確
な標的生検の実施および治療は、特に未経験の施術者には現実には難しい。これに代わる
手法は術前ＭＲ画像の使用であり、手術中に術前ＭＲ画像を経直腸的超音波画像に位置合
わせして正確に腫瘍を狙う。実際のところ現在では、前立腺癌の位置を特定し特徴判断す
るための機能構造ＭＲ撮像技術における近年の進歩により局所治療という目標に対して臨
床的に有用な程度に感度と選択性が十分に高くなってきた（非特許文献１１（Ｋｉｒｋｈ
ａｍ等、２００６年））。しかし、ＭＲ画像または事前の生検手術から得られた腫瘍位置
に関する解剖学的情報および病理学的情報を、手術中に得られた経直腸的超音波画像と正
確に結合する能力は、依然として大きな技術的課題である。その理由は主に、標準の位置
合わせ方法を邪魔するＭＲ画像と経直腸的超音波画像と間の強度の違い、および撮像時間
の間に発生する大きな変形である。
【００２５】
　非特許文献１４（Ｍｏｒｇａｎ等、２００７年）では術前ＭＲ画像を術中超音波画に像
位置合わせする種々の技法、特に低浸襲前立腺介入を誘導する技法が説明されている。一
つの技法は特徴位置合わせの形態に基づいている。この方法では、ＭＲおよび超音波画像
データの両方に対し、前立腺の皮膜表面の輪郭を超音波画像の一連の断面上に手作業で描
き、前立腺の端にある尿道の入り口および出口に対応する頂点および基準点を手作業で決
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める。次に、ある画像の頂点および中間帯表面（表面の一組の点によって表わされた）か
ら、他の画像の頂点および中間帯表面に書き換える費用を最小にする剛体変換を見付ける
ことによって、画像位置合わせを実施する。
【００２６】
　外科手術中の超音波画像の輪郭形成に時間が掛かるため、非特許文献１４（Ｍｏｒｇａ
ｎ等、２００７年）では勾配基準の特徴対画像位置合わせ手法を用いている。この法法を
用いて、最初にＭＲ画像を分割して前立腺の皮膜表面を抽出する。位置合わせは、ＭＲ表
面法線ベクトルを、ガウス導関数フィルタを用いて算出した経直腸的超音波画像の勾配ベ
クトルと、費用関数が最小になるように整列させることによって行なう。しかしこの手法
は、特に前立腺がＭＲおよび超音波画像間で大きく変形している場合、それほど正確な画
像位置合わせができないことが分かった。この変形の多くは、超音波撮像中に直腸に常に
挿入されている経直腸的超音波プローブ、またはＭＲ撮像中に時々使用される直腸内コイ
ルの存在によるものである。
【００２７】
　特許文献６（ＷＯ００／１４６６８）には、摘出された前立腺試料のコンピュータによ
る再構造化解析に基づく前立腺癌位置の３Ｄ確率地図の構造が説明されている。これらモ
デルの使用目的の一つは、超音波誘導下前立腺生検を案内して癌検出の確率を最大化する
ことである。これを実現するために、確率地図を含む幾何学的モデルを、生検中に得られ
た超音波画像に位置合わせする必要がある。特徴基準の位置合わせ法が提案されており、
この方法は、患者固有の標的モデルを提供するために、標的すなわち超音波画像内の前立
腺を分割する必要がある。次に、これにモデル表面を適合させることによって、（一般的
）確率モデルを位置合わせする。
【００２８】
　特許文献７（ＷＯ２００８／１２２０５６）には、前立腺癌治療に光線力学的治療を提
供することを目的とする画像基準法が開示されており、２つの画像の変形可能な位置合わ
せを用いて光線力学的治療が提供、監視、評価されている。この位置合わせ方法は、各画
像から分割した臓器表面を非剛体位置合わせし、有限要素モデルまたは薄板スプラインモ
デルを用いて臓器内の組織変位を補間する。有限要素モデルの場合、組織の仮定した機械
的特性を条件として、表面の変位を用いて有限要素シミュレーション用の境界条件を設定
する。ここでも、この手法は両入力画像を事前に分割する必要がある。
【００２９】
　特許文献８（米国特許第５，８１０，００７号）には、放射線治療のための前立腺の超
音波画像とＸ線画像を位置合わせする方法が開示されている。この方法では、目標として
働く球状の基準指標を埋め込む必要があり、後でこれら指標を剛体的に整列させる。
【００３０】
　近年の非特許文献２２（Ｘｕ等、２００８年）によれば、「現在のところ、前立腺のＭ
ＲＩ／経直腸超音波画像位置合わせに十分に堅牢な全自動アルゴリズムは存在しない」。
　本発明は添付の特許請求の範囲で規定される。
【００３１】
　本発明の一実施形態では、２つの医用画像を位置合わせするための方法が提供される。
本方法は、個々の被検者の生体臓器の患者固有の表示、または母集団の生体臓器の表示を
含む第１の医用画像を得る工程と、第１の医用画像の臓器の表面を識別する工程とを備え
る。この表面を用いて、被検者の臓器の三次元形状を表示する幾何学的モデルまたは母集
団の臓器の代表的形状を得ることができる。次に、この幾何学的モデルを用いて動きモデ
ルを得ることができ、この動きモデルを用いて臓器の物理的な動きおよび変形を予測する
ことができる。本方法はさらに、その被検者または別の被検者の臓器の表示を含む第２の
医用画像を得る工程を備える。整列は、第１のベクトル場を表す幾何学的モデルの表面法
線ベクトルと、第２の医用画像をフィルタにかけることによって得られ第２のベクトル場
を表す臓器表面の推定表面法線ベクトルとの間で決定される。整列を決定する工程は、数
学的変換を幾何学的モデルに適用して、第１と第２のベクトル場の間の方向整列の度合い
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を最大にする工程を備える。幾何学的モデルおよび第１のベクトル場の空間的位置、方向
、および形状を、動きモデルに従って変化させて整列を実現する。その結果、決定した整
列に基づいて、第１および第２の医用画像を互いに位置合わせすることができる。
【００３２】
　このような手法により、２つの医用画像を互いに位置合わせすることができる。第１の
医用画像は、臓器の表示およびその臓器の識別可能な物理的特徴を備え、第２の医用画像
にも表示される。識別される特徴は表面でもよい。次にこの特徴を用いて、臓器の３Ｄ幾
何学的モデルまたは何らかの他の物理的特性を構築して、臓器の３Ｄ形状の使いやすい表
示を提供する。第２の医用画像は臓器の表示を含む。整列は、幾何学的モデルから得られ
る第１のベクトル場と、第２の医用画像をフィルタにかけて自動的に得られる第２の ベ
クトル場との間で決定される。この整列によって、幾何学的モデルの変形が、臓器／特徴
の物理的な動きおよび変形の数学的モデルに従って調整される。その結果、決定した整列
に基づいて、第１および第２の医用画像を互いに位置合わせすることができる。
【００３３】
　第１および第２の医用画像は、一般に異なる撮像方法に由来するため、種々の臓器およ
び病理学的状況の視覚性に関して異なる特性を持つことになる。例えば、第１の医用画像
は外科手術の前に得られたＣＴ画像またはＭＲ画像である場合があり、この画像から詳細
な診断および手術の計画を作ることができる。その一方、第２の医用画像は外科手術中に
得られる超音波画像である場合があり、その場合新しい画像の処理に利用できる時間は一
般に非常に限られる。結果として、第２の画像の処理、具体的には第１および第２の医用
画像を位置合わせするための整列の決定を、人がほとんどまたは全く関与せずに素早く実
施しなければならない。本明細書に記載した整列決定手法は、この要求を満たすことが実
験的に分かっている。
【００３４】
　本明細書に記載した本手法は、広い範囲の解剖学的臓器に適用できる。場合によっては
、第１および第２の画像は（少なくとも一部の）複数の臓器を含んでもよく、それら臓器
に関連する複数の特徴を利用してモデル化および整列してもよい。本手法は具体的には、
上記手法に適した特徴を提供する明確に識別可能な表面を有する実質臓器、および変形可
能なすなわち軟らかい組織から成る臓器に関連する。本明細書に記載の本手法は、前立腺
について実験的に検討されてきた。
【００３５】
　一実施形態では、幾何学的モデルを構築する工程は、第１の画像内で識別された臓器表
面の患者固有の有限要素網を作る工程を含む。識別された表面の球面調和関数表示から、
有限要素網を生成してもよい。
【００３６】
　一実施形態では、第１の画像から決定された臓器の有限要素モデルの一組のシミュレー
ションによる変形は、コンピュータによる有限要素解析を用いて行われる。有限要素モデ
ルの構築では、立体モデル化ツールを使用して幾何学的表面モデルを関心のある臓器の体
積有限要素網表示に変換し、ヤング率およびポアソン比などの既知の生理学的範囲内にあ
る物理的な材料特性をモデルの要素に割り当ててもよい。各シミュレーションでは、特定
の材料特性および境界条件に対する臓器モデルの物理的な変形が計算される。境界条件は
、例えば、モデルのどの部分を固定すると外部から加えられた力に従って他の部分がどの
ように動くかを規定する。次に、シミュレーションによって計算された有限要素網結節の
変位の主成分を解析することによって、統計的動きモデルを生成することができる。統計
的動きモデルは、有限要素モデルの動きおよび変形－すなわち臓器の動きおよび変形－の
３Ｄ表示を、有限要素解析によって予測したとおりに提供する。主成分解析を用いること
により、基本となる有限要素モデルの結節点の予測変位のいっそう単純な低次元の表示が
可能となり、その結果、整列決定時の処理の要求事項（従って必要時間）が減ることにな
る。
【００３７】
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　一実施形態では、整列を決定する工程は、まず第２の医用画像内の解剖学的目標を表す
１個以上の点を識別する工程と、それらを幾何学的モデル内の対応する点に一致させて、
幾何学的モデルの向きを第２の医用画像にほぼ一致させる工程とを含む。例えば前立腺の
場合、解剖学的目標には、前立腺の基部および頂点にある尿道の入り口および出口の点が
含まれてもよい。識別すべき点の数は一般にかなり少ないため（多くの場合、せいぜい一
握り）、外科手術の制約時間内に識別することができる。この一致手順を用いることによ
って、整列を決定するときの検索空間が制限され、その結果、整列を探すための必要時間
が短縮され、適切な整列を探し損なう可能性も減ることになる。
【００３８】
　一実施形態では、第２の医用画像をフィルタにかける工程は二次ガウス導関数の固有解
析に基づいている。第１の画像から得られる特徴は実質臓器の表面であり、３Ｄ点座標の
組および３Ｄベクトルの組から成る３Ｄベクトル場によって表される。点座標は臓器表面
の点を定義し、ベクトルは表面の各点で定義される表面法線ベクトルである。本方法はま
た、第２の医用画像内の各ボクセルにおけるヘッシアンの固有値を計算して、部分的に薄
板状（表面を表す）または剛体状（管状構造を表す）であるという観点から各部の強度構
造を分類し、また第２の医用画像内の各ボクセルにおけるヘッシアンの固有ベクトルを計
算して、表面法線ベクトルの推定値を決定する工程を含む。
【００３９】
　一実施形態では、第２の医用画像をフィルタにかけることによって得られる第２のベク
トル場は、幾何学的モデルから得られる第１のベクトル場の雑音破損版であると考えられ
る。そのため、雑音の同時確率を最大化することに基づいて整列が決定される。整列を決
定する他の手法としては、費用関数を最小化してもよいし、または何らかの他の形態の数
値最適化手法、例えば最急降下アルゴリズム、遺伝的アルゴリズムなどを使用してもよい
。
【００４０】
　一実施形態では、整列は、第１のベクトル場と第２のベクトル場の間の方向整列を数値
化するベクトル類似度を用いて決定される。第２の医用画像が超音波画像である場合は、
ベクトル類似度によって第２の医用画像の方向依存性のアーチファクトを説明することが
できる。なお、とりわけ超音波撮像はこのようなアーチファクトの影響を受けやすく、し
たがってアーチファクトがある場合には、類似度が整列を決定する堅牢な手法となる。
【００４１】
　一実施形態では、決定された整列は、第２の医用画像との最適な一致をもたらすために
、幾何学的モデルを変形することに対応する。決定された整列に基づき第１および第２の
医用画像を相互に位置合わせする工程は、最初の幾何学的モデルから、変形された幾何学
的モデルに書き換える変位を含む高密度変位場を計算する工程を含む。次に、同じ変位を
用いて、第１の医用画像（元の幾何学的モデルに対応する）から第２の医用画像（変形さ
れた幾何学的モデルに対応する）に書き換えることができ、その逆も同様である。
【００４２】
　本発明の一実施形態では、上記のような方法を実行するコンピュータプログラムが提供
される。本コンピュータプログラムは複数のソフトウエアを備えてもよく、１台以上の物
理的な装置で実行されてもよい。本コンピュータプログラムは、コンピュータで読み取り
できるＣＤ、ＤＶＤ、またはフラッシュメモリなどの記憶媒体で供給されてもよく、また
はインターネットなどのネットワークからダウンロードできるようにしてもよい。
【００４３】
　本発明の別の実施形態では、２つの医用画像を位置合わせする装置が提供される。本装
置は、特徴の表示を含む第１の医用画像内の実質臓器の表面または他の特徴を識別する画
像処理システムを備える。本装置は、識別された表面を用いるモデル化システムをさらに
備えて臓器特徴の３Ｄ幾何学的モデルを構築し、幾何学的モデルは、例えば統計的形状ま
たは動きのモデルなどの臓器特徴の予測される物理的な動きおよび変形の数学的モデルを
含む。本装置は数値最適化システムをさらに備えて、第１のベクトル場を表す幾何学的モ
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デルの表面法線ベクトルと、臓器の表示を含み第２のベクトル場を表す第２の医用画像を
フィルタにかけることによって得られる臓器表面の推定表面法線ベクトルとの間の整列を
決定する。整列を決定する工程は、数学的変換を幾何学的モデルに適用して第１のベクト
ル場と第２のベクトル場との間の方向整列の度合いを最適化する工程を含む。本整列によ
って、幾何学的モデルの変形が、臓器特徴に対して定義された動きモデルに従って調整さ
れる。本装置は、決定された整列に基づいて、第１および第２の医用画像を互いに位置合
わせする画像位置合わせシステムをさらに備える。本装置は、決定された整列を用いた位
置合わせの後に、第１および第２の医用画像を可視化するシステムをさらに備える。
【００４４】
　このような装置は、１個以上の適切な演算素子およびメモリさらには何らかのふさわし
い設備（データ通信リンクなど）をそれぞれ備える１つまたはそれ以上のコンピュータシ
ステムに組み入れられてもよい。本装置は、演算素子上で作動する適切なソフトウエアの
制御の下で、規定の機能を発揮してもよい。代わりに、何らかの機能または全ての機能を
専用ハードウエアによって実行してもよい。
【図面の簡単な説明】
【００４５】
　以下の図面を参照しながら、実施例によって本発明の種々の実施形態がさらに詳細に説
明される。
【図１】本発明の一実施形態による方法の全体を示す流れ図である。
【図２】本発明の一実施形態による図１に示した方法のある特徴をさらに詳細に説明する
流れ図である。
【図３】本発明の一実施形態による図２の方法を用いて得られた、前立腺用の統計的動き
モデルのある構成要素を説明する概略図である。
【図４】本発明の一実施形態による図１に示した方法のある特徴をさらに詳細に説明する
流れ図である。
【図５】本発明の一実施形態に従い、図４の方法を前立腺に適用するときの種々の段階を
説明する図である。
【図６】本発明の一実施形態による図１の方法によって得られた前立腺の画像の整列を説
明する図である。
【発明を実施するための形態】
【００４６】
　本明細書に記載の本手法は、ある画像から得られた対象の幾何学的モデルを他の画像に
位置合わせすることによって、同じ対象の２つの画像を互いに自動的に位置合わせする、
すなわち空間的に整列させるコンピュータ化された方法を提供する。本明細書でモデル対
画像ベクトル整列（Model-to-Image Vector Alignment＝ＭＩＶＡ）法と呼ぶ本方法が考
案され、前立腺癌の診断および治療のための外科手術を正確に誘導するために磁気共鳴（
ＭＲ）画像を経直腸的超音波画像と位置合わせする一実施形態で検討が実施されてきた。
この実施形態では、幾何学的モデルがＭＲ画像から得られ、前立腺を表し、直腸、骨盤、
および膀胱を含む臓器を囲む表面網が設けられる。このモデルは、個々の前立腺の形状お
よび寸法、近傍の解剖学的構造物に対する前立腺の相対位置、および腫瘍の可能性が高い
領域の位置（先に実施された生検結果と組み合わせてＭＲ画像から専門の臨床観察者によ
って特定された）を描写する。このような情報は、針生検の正確な誘導と標的、および低
浸襲の外科的介入に重要であり、このような手術を誘導するために日常的に使用される経
直腸的超音波撮像によって現在提供される非常に限られた情報を補強する。
【００４７】
　既存の方法に比べて、本手法は標準の幾何学的モデルを広く使用することができる。有
利なことに、これら標準の幾何学的モデルは、現在の放射線解析およびコンピュータ支援
手術計画の用途に広く使用されている。そのため、このような幾何学的モデルを作り出す
ための、巧みに開発された様々な問題解決法が存在する。幾何学的モデルの実施例には、
有限要素解析に一般的に使用されている三角表面網および四面体網がある。なお、幾何学
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的モデルは、形状が変化しないことを示す剛体でもよく、または変形可能でもよい。特に
後者は、異なる画像を入手する間に形状変化が起こる可能性がある場合に、または試料母
集団全体で有意な形状変化が起こる場合に関連する。変形可能なモデルの実施例には動的
輪郭および統計的形状モデルがあり、非特許文献１２（ＭｃＩｎｅｒｎｅｙ及びＴｅｒｚ
ｏｐｏｕｌｏｓ、１９９６年）を参照されたい。変形可能モデルの場合は、表面内部の構
造物の変位を、例えば有限要素解析ソフトウエアを用いて実施されるシミュレーションに
基づく変形の統計モデル（非特許文献９（Ｈｕ等、２００８年））を用いて予測すること
ができる。
【００４８】
　本明細書に記載の本手法により、ＭＲ画像と、前立腺の動きを補償し術中の使用時にも
十分に速い３Ｄ経直腸的超音波画像との非剛体位置合わせが可能になる。有限要素解析お
よび統計的形状モデル化が結合され、経直腸的超音波プローブが直腸内に挿入される時に
生じる前立腺の動きの小型モデルが生成される（非特許文献１３（Ｍｏｈａｍｅｄ等、２
００２年）、非特許文献９（Ｈｕ等、２００８年を参照））。これによって、患者固有の
生体力学的情報をもつ統計的動きモデルを術前ＭＲ画像から構築して、物理的に現実的な
変形を予測するとともに、ＭＲ画像と経直腸的超音波画像との非剛体位置合わせのための
うまく抑制された変換モデルを提供することができる。
【００４９】
　本明細書に記載の本手法は、ある画像から得られた幾何学的モデルが、第１の画像の事
前の画像強度情報を使用せずに、第２の画像に直接位置合わせされる「中間表現」手法と
は異なる。それ故、本手法は入力画像の間の強度の違いとは無関係であり、したがって、
多様な画像を位置合わせする難しい問題に、より適している。
【００５０】
　図１は、本発明の一実施形態による方法の概要を示す流れ図である。本方法は第１の画
像１１０の入手に始まる。この第１の画像は多くの場合、ＭＲまたはＣＴ撮像などの高品
質の撮像方法を用いて得られる。第１の画像は、母集団の一般的構造を表す解剖画像でも
よい。
【００５１】
　図１の次の操作は、第１の画像１２０からの患者固有の（幾何学的）モデルの生成であ
る。例えば、第１の画像が前立腺および隣接する臓器を描写しているとすると、このモデ
ルがこれらの臓器の位置および境界を決める。モデルの生成は完全に自動的に行われても
よいし、あるいは、画像分割ソフトウエアを用いた臓器境界の外形描写などの専門家によ
る手作業入力を必要としてもよい。なお、手入力はどのような外科手術の前にも実行可能
であるため、この手入力は一般的には大きな時間的な問題にはならない。
【００５２】
　図１の３番目の操作は、第１の画像とほぼ重なり合うと見なされる第２の画像１３０の
入手である。第２の画像は、外科手術中に超音波を用いて入手されてもよい。第２の画像
と生成されたモデルとの整列の結果に基づき、操作１４０で、第２の画像と第１の画像と
の整列が行われる。
【００５３】
　本発明の一実施形態によれば、図１の処理では、２つの段階の手順で画像位置合わせが
実行される。第１の段階は計画段階と考えることができ、外科手術の前に発生し、図１の
操作１１０および１２０を含む。この局面では、必要であれば、専門観察者が手で画像を
処理する時間が提供される。また、新しいソフトウエアツールを用いて人の介在を最小に
して、診断品質の多数の画像を効率的に処理することもできる。
【００５４】
　以下にさらに詳細に記載するように、この計画段階は、（ｉ）術前ＭＲ画像から前立腺
および周囲の生体構造の患者固有の有限要素網を構築する工程と、（ｉｉ）無作為に抽出
した材料特性および境界条件を用いて前立腺の動き（変形を含む）の一連の有限要素解析
シミュレーションを実施して、統計的動きモデル用の一組の学習データを提供する工程と
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、（ｉｉｉ）予測された有限要素網結節変位に主成分解析を適用することによって、前立
腺用の統計的動きモデルを構築する工程とを含んでもよい。統計的動きモデルは、有限要
素シミュレーションによって予測された変形による前立腺形状の患者固有の変動を表す統
計的形状モデルの特殊な例であると考えてもよい。
【００５５】
　図１の操作１３０および１４０を含む第２の段階は外科手術中に発生し、位置合わせ段
階と考えることができる。なお、この局面で得られる画像は、第１の局面で得られる診断
画像よりやや低画質（例えば雑音が多い）でもよい。
【００５６】
　以下にさらに詳細に記載するように、この位置合わせ段階は、（ｉ）経直腸的超音波画
像の特徴ベクトルを、画像強度の二次導関数を用いて計算する工程と、（ｉｉ）経直腸的
超音波画像から得られた特定の位置合わせパラメータ組の尤度が最大になるまで、剛体形
状パラメータおよび統計的動きモデル形状パラメータを繰り返し最適化する工程とを含ん
でもよい。
【００５７】
　図２の流れ図では、本発明の具体的な一実施形態が説明されており、ここでは図１の操
作１１０が前立腺および周囲の臓器のＭＲ画像を得る工程を含む。図２の残りの部分には
、本発明の一実施形態に従って、この得られたＭＲ画像から統計的動きモデルを生成する
ことが示されている（図１の操作１２０に対応する）。なお、統計的動きモデルは外科手
術の前に生成され、したがって術中のような厳しい時間的制限を受けない。
【００５８】
　操作２２１では、診断ＭＲ画像が、（解剖学的に中央および周辺領域に分けられた）前
立腺、骨盤骨、直腸、直腸、および前立腺の基部にある膀胱の形状を規定する領域に手作
業で分割される。まず、球面調和関数表示を用いて前立腺を表し、次にこれを三角表面網
に変換することができる。骨盤下部も網状にすることができる。
【００５９】
　操作２２２では、市販の有限要素解析ソフトウエアパッケージＡＮＳＹＳ（ＡＮＳＹＳ
、Ｉｎｃ．、Ｃａｎｏｎｓｂｕｒｇ、米国ペンシルベニア州）に表面を取り込むことによ
って、基準となる有限要素網を生成する。これによって、５０～６０、０００個の四面体
要素をもつ有限要素モデルを、ソフトウエアが提供する立体モデル化ツールを用いて構築
することができる。１０結節の四面体要素が未構造化網を用いる非線形形状に対応するこ
とから、これを使用することができる。この網は直腸の領域の周りで細分化することがで
き、これによって、網を再構築することなく、経直腸的超音波プローブをシミュレーショ
ン中に直接モデル化できる。全ての関心のある領域内の要素には標識が付けられ、生理学
的範囲から無作為に抽出された材料特性がそれぞれに割り付けられる。
【００６０】
　上記処理手順では、ＭＲ画像内で観察されたままの前立腺の有限要素モデルが作り出さ
れる。次にこの観察モデル上で、有限要素解析を用いて一組のシミュレーションを行い、
割り当てられた種々の境界条件および種々の材料特性の下で、前立腺がどのように変形す
るかを把握する。具体的には、経直腸的超音波プローブの直腸内挿入が、直腸壁を介して
伝わる作用力によって、前立腺を変形させることになる。
【００６１】
　一実施形態では、各有限要素解析シミュレーション用の材料特性２２および境界条件２
３は次の様に決定される。全てのシミュレーションに対し、骨盤表面の変位をゼロに設定
する。各シミュレーションに対して、経直腸的超音波プローブの姿勢に関する無作為な形
状および水を充填した鞘の直径を設定する（非特許文献９（Ｈｕ等、２００８年））。こ
れらが境界条件２３である。
【００６２】
　全ての組織が等方性線形弾性材料の挙動を示すと仮定して、材料特性を決定する。この
非圧縮性の仮定（ポアソン比ν＝０.５）は、血液および他の体液の損益および潰れやす



(15) JP 5520378 B2 2014.6.11

10

20

30

40

50

い尿道の存在によっては前立腺などの臓器に適さない場合があるため、有限要素モデル内
の異なる材料に割り当てるヤング率およびポアソン比は未知であると仮定し、各シミュレ
ーション内の各変数の既知の生理学的範囲を表す範囲から無作為抽出された割り当て値と
する。
【００６３】
　抽出した材料特性および境界条件を５００回のシミュレーションのそれぞれに割り当て
た後、結節の変位を操作２２３で計算する。この計算には、事前に条件設定した共役勾配
反復方程式解法を用い、これをＡＮＳＹＳ内で実行して一組の変形有限要素網２２４を作
る。次に操作２２５では、種々の変形前立腺モデルの網結節点の間に固有の対応関係があ
ることから、主成分解析を網結節の３Ｄ変位に直接適用することができる。具体的には、
Ｍ個（＝５００）の模擬の前立腺変形のそれぞれに対し、前立腺網内のＮ個の結節のそれ
ぞれの変位を計算し、結合して３Ｎ×１個のベクトルｄを形成することができる。このベ
クトルが材料特性および境界条件の所与の組に対する前立腺の予測動きを表す。次に、主
成分解析を用いてｄ内の変動の主モードを計算することができる。ｍ０が未変形前立腺を
表しＭＲ画像から決まる元の有限要素モデルの結節点の３Ｄ座標を含むベクトルである場
合は、変形前立腺はベクトルｍによって定義され、次式で与えられる。
【数１】

　ここに、ｄは平均結節変位ベクトル、ｅｉは共分散行列のｉ番目の固有ベクトル、およ
びｃｉはスカラ重みである。Ｌ≦Ｍは、結果として生じる統計的動きモデル２２６が学習
データ内の分散の＞９９％を満たすように選ばれ、一般にはＬ～１５であった。また、三
角形表面の結節点（頂点）における法線ベクトルが計算される。
【００６４】
　図３には、図２の処理の結果生じた形状変動の第１の３つのモードに対応した前立腺モ
デルの形状変化の実施例が説明されている。具体的には、図３は統計的動きモデルの第１
の３つのモード（ＰＣ１、ＰＣ２、およびＰＣ３）を表しており、モデルパラメータ（シ
グマは各モードに対応するパラメータの標準偏差）に対する前立腺の形状変化を示す。三
角形網表面の結節点における表面法線ベクトルが矢印で示されている。
【００６５】
　実際の場面では、主成分解析は、前立腺モデルの形状を説明するためのパラメータの数
を減らす。これらのパラメータが（一般に複雑な方法で）入力境界条件および材料特性を
表す。このようにパラメータの数を減らすと、下の説明のようにその後の画像位置合わせ
手法のさらなる効率化を促進する。というのは、位置合わせ中の数値最適化によってこれ
らのパラメータだけを評価すればよいためである。
【００６６】
　図４は、本発明の一実施形態による多様画像整列を実施するための統計的動きモデルの
使用を説明する流れ図である。本手法はモデル対画像位置合わせを含み、これは非特許文
献１９（Ｓｔａｉｂ及びＤｕｎｃａｎ、１９９２年）の中で検討された境界発見問題と同
じである。したがって、同論文に記載の手法と同様の手法を適用して、本明細書に記載の
方法用の堅牢なモデル対画像位置合わせを提供する。なお、外科手術中の画像による誘導
という目的のために前立腺の画像を位置合わせする実施例では、モデル対画像位置合わせ
は一般には（経直腸的超音波画像を得た後の）術中局面で実施されるため、一般的にはリ
アルタイムでほとんど人の介在なしに実施されなければならない。
【００６７】
　前立腺のＭＲおよび経直腸的超音波画像における際立った特徴の一つは皮膜表面である
（皮膜とは前立腺を取り囲む膜をいう）。本明細書に開示した画像位置合わせ方法では、
ＭＲ由来モデルおよび３Ｄ経直腸的超音波画像から単独に計算される表面のベクトル表示
を用いて、これらベクトル間の類似性を最大化することによって、モデルを経直腸的超音
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波画像と整列させる。この変換では、変形可能モデルの表面は、一組の位置合わせパラメ
ータ（すなわち（ｃ１、ｃ２、・・・ｃＬ）で定義された剛体パラメータおよび形状パラ
メータ）を条件として、表面法線ベクトル場ｕ（ｘ）によって一意的に定義される。ここ
に、ｘはモデル空間内の点の３Ｄ座標を定義する位置ベクトル、ｕはその特定の点におけ
る表面法線を定義する３Ｄベクトル関数である。定義により、ｕはモデル表面上にない全
ての点においてゼロである。
【００６８】
　ｖで示される表面法線ベクトル場を画像ごとに、二次ガウス導関数に基づく多重尺度フ
ィルタリング技法を用いて評価することができる。このような手法では、ガウス核の幅に
直接関連する特定の尺度ごとに、各ボクセルにおけるヘッシアンを計算する。次に、ヘッ
シアンの固有値の相対的な大きさを用いて局所画像構造を分類し、斑点状構造、管状構造
、または薄板状構造を強調する（非特許文献８（Ｆｒａｎｇｉ等、１９９８年））。
【００６９】
　本発明の一実施形態では、非特許文献６（Ｄｅｓｃｏｔｅａｕｘ等、２００６年）に提
案されている薄板状強調フィルタの拡張が導き出されている。これは、境界表面と超音波
送信方向と間の角度が変化しやすいことによる境界上の不均一な超音波画像強度特性を考
慮するためである。この影響が、例えば前立腺の側面（超音波ビームの方向に平行）上の
境界における強度が前立腺の下側および上側（超音波送信方向に直角）における強度に比
べて小さいといったアーチファクトの原因である。
【００７０】
　非特許文献７（Ｆｉｇｕｅｉｒｅｄｏ及びＧｏｍｅｓ、２００６年）に記載の元の変換
では、この種類のフィルタの応答は次式で与えられる。
【数２】

　ここに、順序付けられたヘッシアンの固有値λ１，λ２，λ３（｜λ１｜≦｜λ２｜≦
｜λ３｜）は点（ｘ、ｙ、ｚ）で計算され、Ｒ１＝｜λ２／λ３｜，Ｒ２＝｜２｜λ３｜
－｜λ２｜－｜λ１｜｜かつＲ３＝（λ１

２＋λ２
２＋λ３

２）０．５である。
【００７１】
　本明細書に記載の手法を用いて集められた経直腸的超音波データでは、このフィルタの
応答はスカラ重みパラメータα、β、およびγに鈍感であることがわかった。したがって
これらを、非特許文献６（Ｄｅｓｃｏｔｅａｕｘ等、２００７年）の推奨に従って一定値
に設定した。ヘッシアンの計算に用いられるガウス核の幅σは全ての方向に１ｍｍとした
。
【００７２】
　超音波送信方向を３Ｄベクトルｂで定義すれば、改良したフィルタ応答は次式で与えら
れる。

【数３】

ここに、ｎ３（ｘ、ｙ、ｚ）はヘッシアンの最大固有値（λ３）に対応する正規化固有ベ
クトルであり、表面の面法線とほぼ同一線上にある。超音波送信方向が面法線に近似的に
直角であるとき、この式の第１項は雑音に対する応答を減弱する。
表面法線ベクトル場は次式で与えられる。

【数４】
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ここに、スカラａおよびｂはフィルタ応答が大きいと考えられる窓を指定する。
【００７３】
　図５は、上記方法を用いて３Ｄ経直腸的超音波画像から推定した表面法線ベクトル場の
実施例を表している。具体的には、図５は前立腺の以下の４つの画像を示す。左から右へ
、
ａ）１番目の画像は元の経直腸的超音波体積を通る横断面を表す。
ｂ）２番目の画像はフィルタ式（３）で先に定義されたフィルタの応答を表す。
ｃ）３番目の画像は式（４）で与えられる抽出された（断面上に投影された）ベクトル場
ｖを表す。
ｄ）４番目の画像は前立腺表面部の周りの（３番目の画像に示した）関心のある領域の拡
大視野を提供している。
【００７４】
　ここで図４に戻ると、第２の（超音波）画像が操作１３０で一旦得られたら、操作１４
１でこの画像から関連する特徴が抽出される。非特許文献１９（Ｓｔａｉｂ及びＤｕｎｃ
ａｎ、１９９２年）の手法では、画像から抽出された上記表面法線ベクトル場などの特徴
は、変形可能モデルから決定された表面法線ベクトル場の雑音破損版であると考えてもよ
い。この変換では、画像空間Ωimage内の指標ｉによって参照される特定の画像ボクセル
が、座標ｙｉ＝（ｘｉ、ｙｉ、ｚｉ）および推定表面法線ベクトルｖｉを有する確率を、
下式の確率混合モデルとして表すことができる。
【数５】

ここに、ｈｊはスカラ混合パラメータであり、ｊはモデル空間Ωimage内のｘｊ＝（ｘｊ

、ｙｊ、ｚｊ）で定義された離散点への指標である。また、ｆＧおよびｆＷは確率密度関
数であってそれぞれ下の２つの式で定義されるガウス双極性ワトソン分布を表す。
【数６】

および
【数７】

【００７５】
　式（６）では、２つのパラメータをもつ特殊分類の等方性ガウス分布が用いられ、共分
散行列Σｊが、スペクトル分解と同様の方法で一組の直交ベクトルｗｄの展開として表さ
れる。故に、

【数８】

ここに、ｗｄは楕円体（一定確率密度の表面を定義する）の向きを定義し、ｗ１はｕｊに
設定される。２つの独立パラメータρ１およびρ２（＝ρ３）は、それぞれ表面法線方向
内および接平面内の「撮像範囲」を決める。本明細書に記載の実験では、ρ１＝２ρ２で
ある。
【００７６】
　式（７）では、ｋはスカラ濃度パラメータであり、雑音レベルに応じて変化する。一実
施形態では、ｋを小さな値０.１<ｋ<０.５に設定して強い局所的一致の寄与を弱めた。確
率密度関数の要求事項を満たすために、正規化常数Ｃ（ｋ）を再帰積分によって推定した
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。角度θは、点ｊで計算されたモデル表面法線ベクトルとボクセルｉで計算された画像表
面法線ベクトルとの間の角度である。
【００７７】
　一組の画像特徴１４２を第２の画像から（および、例えば図５の３番目の図に示したよ
うに）一旦抽出したら、操作１４３でモデル対画像位置合わせが実施される。位置合わせ
手法は、（例えば）図２の方法を用いて生成した統計的動きモデル２２６を用いる。先に
述べたとおり、統計的動きモデルは通常は術前局面で生成される。
【００７８】
　操作１４３の位置合わせ手法は、雑音の同時確率を最大にする最適変換パラメータを見
付けることを目的とする。異なるボクセルにおける雑音値は独立していると仮定して（非
特許文献１９（Ｓｔａｉｂ及びＤｕｎｃａｎ、１９９２年））、我々は次の対数尤度目的
関数に辿り着いた。
【数９】

【００７９】
　期待値最大化（ＥＭ）アルゴリズムが、式（９）の尤度関数を最大化する効率的方法を
提供する（非特許文献７（Ｆｉｇｕｅｉｒｅｄｏ及びＧｏｍｅｓ、２００６年））。Ｍａ
ｔｅｌａｂ（The Mathworks、Inc.、Ｎａｔｉｋ、米国マッチューセッツ州）を用いてＥ
Ｍアルゴリズムを実行し、位置合わせパラメータを繰り返し最適化して式（９）を最大化
した。
【００８０】
　実際には、位置合わせ手法では、統計的動きモデルのパラメータ組によって定義される
多次元空間内を検索して、（ＭＲ画像から得られた）変形された幾何学的モデルの形状が
経直腸的超音波画像内に表示された前立腺の表面に最適一致するパラメータを見付ける。
統計的動きモデルパラメータ値の各組は有限要素モデルの新しい位置および形状に対応す
る。主成分解析を使用すると、モデルの変形候補を系統的かつ効率的な方法で検討できる
。位置合わせ手法の出力は、モデル表面が、経直腸的超音波画像内で観察した前立腺表面
に最も忠実に一致するようにモデルを変形させるパラメータ値の組である。
【００８１】
　最適一致変形が一旦決まったら、変位の組を作って高密度変位場を形成する。これらの
変位は、ＭＲ画像から得られた元のモデルから、経直腸的超音波画像に最適一致すると見
られる変形モデルに書き換えられる。次に、これらの同じ変位を元のＭＲ画像のボクセル
に適用して、ＭＲ画像を経直腸的超音波画像に揃えることができる。（反対に、逆向きの
変位を経直腸的超音波画像に適用して、それをＭＲ画像と揃えることもできる）。
【００８２】
　上記の手法を前立腺癌患者７人のデータを用いて検討した（全ての患者から文書による
参加の同意が得られた）。全身麻酔状態での型誘導による経会陰針生検の前に、前立腺の
T２重み付けＭＲ画像体積を求めた。針挿入の直前に、Ｂ－Ｋプロップフォーカススキャ
ナ（B-K ProFocus scanner、英国B-K Medical Ltd., ｗｗｗ．ｂｋｍｅｄ．ｃｏｍ参照）
を用いて前立腺の３Ｄ経直腸的超音波画像を入手した。機械式歩進装置（Tyman Medical 
Inc.，米国ミズーリ州）を用いて超音波プローブ（Ｂ－Ｋ８６５８Ｔ、５～７.５ＭＨｚ
発振器）を直腸の軸に沿って平行移動して、一組の平行横断Ｂモード画像を撮影し、２ｍ
ｍ間隔でスキャナに保存した。
【００８３】
　まず各超音波画像を、寸法１ｍｍの等方性ボクセルの体積内へ再抽出した。各ボクセル
において、高速フーリエ変換に基づく実装を用いて、周波数領域内でヘッシアンを計算し
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た。迅速かつ単純な手順を用いて、経直腸的超音波体積に対する統計的動きモデルの姿勢
を初期化し、前立腺の頂点および基部の２点を手作業で識別した。一旦位置合わせし、統
計的動きモデルの最終事例を四面体要素用の形状関数を用いて立体有限要素網で補間する
ことによって、高密度変位場を関心のある体積全体にわたって計算した。
【００８４】
　上記手順から得られる画像位置合わせの精度を検討した。検討は、嚢胞、石灰化、尿道
、恥骨前立腺靱帯、および精嚢と精管と前立腺の正中線との間の接合部など解剖学的目標
に対応するＭＲ体積および経直腸的超音波体積の両方で、手作業で確認することによって
行った。次に、ＭＲ画像内に定義された目標の３Ｄ座標を、高密度変位場を用いて経直腸
的超音波座標内へ展開した。識別した目標と展開された目標との各対について、標的位置
合わせ誤差を計算した。この誤差は、手作業で定義した目標点と経直腸的超音波画像の座
標系内に展開された目標点との間の距離として定義される。高密度変位場を用いてＭＲ画
像も歪曲させることによって、位置合わせの視覚的評価が可能になった。なお、この方法
では前立腺の表面のみを位置合わせするものの、変形可能な有限要素モデルを使用するこ
とによって、内部構造の変位を瞬時に計算できる。
【００８５】
　前立腺内の目標に対して計算された目標基準標的位置合わせ誤差を下の表１に示す。全
７事例（２６目標）の二乗平均平方根（ＲＭＳ）標的位置合わせ誤差は２.６６ｍｍであ
った。この数値は画像対画像位置合わせ全体の精度を代表すると考えられる。
【表１】

【００８６】
　図６では、本発明の一実施形態による位置合わせ実施例から計算された高密度変位場を
用いて歪曲させたＭＲおよび対象の経直腸的超音波画像の結果が説明されている。具体的
には、図６は事例１の経直腸的超音波体積の横断面画像（１番目および３番目の画像）で
あり、変形可能な位置合わせ後の対応する歪曲ＭＲ画像（２番目および４番目の画像）が
一緒に示されている。矢印は、きちんと並べられた目標を示している。
【００８７】
　したがって上記の手法では、同じ対象の２つの画像が入力として提供されている。これ
らの画像の１つは、関心のある対象の幾何学的モデルを作るために分割される。例えば臓
器の幾何学的モデルは、表面網の態様でもよい。次に幾何学的モデルおよび残りの画像の
両方に対して、３Ｄベクトル場が計算される。表面網の場合は、ベクトル場はその表面全
体の局所表面法線ベクトルの組である。管状構造（血管など）の場合は、ベクトル場は構
造に沿った局所方向を表すベクトルの組である。画像に、例えば面状または管状構造を適
切に検出するよう調整された二次ガウス画像フィルタを用いて、対応するベクトル場が画
像から直接計算される。次に、ベクトル場を整列させることによって、ベクトル類似性の
数値が最小になるようにモデルを画像に位置合わせする。位置合わせ手法の間に、（例え
ば統計的形状モデルによって表された）臓器の動きモデルによって定義される制約に従っ
て、幾何学的モデルから得られたベクトル場を変形させる。幾何学的モデルとそれが得ら
れた元の入力画像との間の空間的変換が分かるため、この位置合わせの出力を用いて、入
力画像間の位置合わせ変換を計算することができる。
【００８８】
　上記手法を用いることによって、超音波画像などの従来「困難」であった画像が含まれ
ているときも、自動または半自動の多様画像位置合わせが可能になる。このような方法を
用いて、（例えば）針生検、および高周波治療、小線源治療、冷凍治療、光力学治療、高
密度焦点式超音波、および高周波焼灼などの低浸襲介入の途中に、前立腺の術前ＭＲを術
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中経直腸的超音波画像に位置合わせすることができる。一実施形態では、（術前）ＭＲ画
像から得られた患者固有の有限要素モデルの動きの生体工学的シミュレーションによって
もたらされる学習データを用いて、まず前立腺の統計的動きモデルが構築される。次に、
前立腺の表面の推定法線ベクトルを表すボクセル強度基準の特徴を条件として、統計的動
きモデル事例の形状の尤度を最大化することによって、統計的動きモデルが３Ｄ経直腸的
超音波画像に位置合わせされる。７人の患者から得たデータを用い、Ｔ２ＭＲを３Ｄ経直
腸的超音波画像に位置合わせする精度を、前立腺内の解剖学的目標を用いて評価してきた
。この評価の結果、二乗平均平方根標的位置合わせ誤差は２.６６ｍｍであった。すなわ
ち前立腺のＭＲおよび超音波画像の位置合わせの用途に対し、使用者の関わりは最小で、
本明細書に記載の手法が正確かつ変形可能な位置合わせを提供することが実証された。
【００８９】
　モデル対画像位置合わせ方法は、ＭＲ画像から構築された統計的生体工学的結合モデル
を用いる。モデルの生成にはＭＲ画像の手作業による分割が含まれ、コンピュータ計算が
中心となる（処理時間は、現在の計算設備で一般に３０～４０時間）。しかしモデル生成
は、ＭＲ画像入手と外科的誘導に画像位置合わせが必要な手術との間に実施されるため、
臨床的流れに大きく影響することはない。これに対し、モデル対画像位置合わせ（生成済
モデルを使用する）は現在、２.３３ＧＨｚインテルコア（Intel(R) CoreTM）デュアルＣ
ＰＵ演算素子および３ＧＢのＲＡＭを備えた卓上型ＰＣを用いて、２分で実行可能である
。本明細書に記載の本手法は十分に高い精度があり、ＭＲ標的前立腺生検および介入に臨
床的に有用である。
【００９０】
　上記説明は、高解像ＭＲ画像から得られる前立腺の変形可能な３Ｄモデルを、画像誘導
による針生検および治療の途用の３Ｄ経直腸的超音波画像に自動的に位置合わせすること
に注目してきたものの、本明細書に記載の手法は他の画像位置合わせ問題にも直接適用で
きる。本手法は、具体的には次の基準が適用される状況に関連する。すなわち、（ａ）あ
る画像がもう一つ画像と大きく異なるために強度基準位置合わせアルゴリズムをうまく適
用できない、（ｂ）ある画像から顕著な特徴を自動的に抽出することが難しくて、位置合
わせが用いられる用途が強いる時間的制約を考慮すると、特徴基準位置合わせアルゴリズ
ムは現実的ではない、および（ｃ）何かによって表された物理的特徴に基づく臓器の幾何
学的モデルが存在する、または応用例全体の作業の流れに大きな影響を与えることなく、
全自動または半自動分割ソフトウエアを用いて得ることができる、状況である。画像誘導
による手術の分野における多くの応用例がこの基準に合致する。
【００９１】
　要約すれば、上記実施形態を実施例だけで説明してきたが、当業者は、添付された特許
請求の範囲によって定義される本発明の範囲にある多数の改変形態候補または変形形態候
補を想起することができる。
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