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あらまし 本論文は医用 3 次元画像の可視化と解析技術に関する，コンピュータサイエンス分野の研究者や学
生を対象にしたサーベイであり，主に筆者らが専門とするボリュームグラフィックス，コンピュータビジョン分
野の視点から，ここ 10 数年の間に現れた新しい数理的手法，計算機ハードウェア技術などの医学応用に焦点を
あて，国際的な評価の高い文献を紹介する．
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1. ま え が き

ここ 10 年ほどの間に，画像診断装置のディジタル

化，3次元化が進み，CTやMRIの医用 3次元画像は

珍しいものではなくなった．コンピュータの演算速度

やグラフィックス性能は信じられないほど向上し，家

庭用の PC に高性能グラフィックプロセッサ（GPU:

Graphics Processing Unit）を搭載したビデオカード

を挿せば，インターネットからダウンロードした 2563

ボクセル程度の 3次元画像を，ほぼリアルタイム（20

フレーム毎秒程度）で可視化できるほどになっている．

しかし，こうした技術も，一般の医療機関には，まだ

十分に浸透していない．この理由の一つは，医療の現

場で撮影される CTやMRIなどの 3次元医用画像か

ら臨床的に意味のある立体画像を作成するには，多く

の手作業を必要とすることにある．例えば CT から，

造影された血管を描出する場合，血管と骨の輝度値の

分布が重なっているため，単純なしきい値処理で血管

のみを分類することはできない．そのため，市販の医

用 3次元画像処理ワークステーションでは，まず単純

なしきい値処理で骨の一部を含む血管の 3次元画像を

作り，それから別に作成した骨だけを含む領域を隠す

こと（マスク処理という）によって血管のみを描出し
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ている [1]．マスクの作成は，輝度のしきい値処理と膨

張・収縮処理などの 3次元画像処理を組み合わせて行

う方法や，使用者が手動で領域選択を行う方法などが

使用されているが，いずれにしても特定のソフトウェ

アに関する知識と習熟が必要である．こうした煩雑な

作業を軽減し，臨床的に意味のある映像を簡便かつ高

速に生成するためには，コンピュータグラフィックス，

コンピュータビジョン，ディジタル信号処理などの，

多くの分野から発展した新しい技術を医学の世界に積

極的に取り入れていく必要があると思われる．

本論文は医用 3 次元画像の可視化と解析技術に関

する，コンピュータサイエンス分野の研究者や学生を

対象にしたサーベイである．しかし，3次元画像解析

技術やコンピュータグラフィックス技術の医学応用は

非常に幅が広く，そのすべてを紹介することはとても

できない．本論文では，主に筆者らが専門とするボ

リュームグラフィックス，コンピュータビジョン分野

の視点から，ここ 10 数年の間に現れた新しい数理的

手法，計算機ハードウェア技術などの医学応用に焦点

をあて，国際的な評価の高い文献を，紙面の許す限り

詳しく紹介する．医用画像処理技術は歴史も古く，多

くの優れた教科書 [2]～[4]，サーベイ [5]～[7]が存在す

る．本論文で扱われていない内容は，そうしたものを

参考にして補って頂きたい．

まず，2.では，画像からのノイズ除去，データサイ

ズの変換などに多用されるフィルタリング技術を，信

号処理，可視化技術，シミュレーション技術などとの

関係を説明しながら紹介する．3.では，ほぼ実用域に
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近づいたデータの可視化技術，特にボリュームレンダ

リングに重点を置いて解説する．4.，5.では，主にコ

ンピュータビジョンの視点から，表示領域の選択や複

数データの統合などの，煩雑な作業を軽減するための，

セグメンテーション技術とレジストレーション技術に

ついて，最新の研究動向を紹介する．6. は少々SF的

だが，これらの技術の応用として，将来の医療を大き

く変える可能性のあるシミュレーション技術の現状を

紹介する．

2. 画像解析の基本技術

2. 1 解像度変換とディジタル信号処理

CTやMRI等の診断目的で撮影される 3次元医用画

像は，断面間の間隔（ピッチ）が断面内の画素間隔よ

りも大きい場合が多く，また，機能MRI（functional

MRI: fMRI）や拡散強調MRIなどの時間変化を観測

する技術では，短時間での高速撮影が必要であり，画

像解像度を十分高くできないことがある．このような

3次元画像は，後に紹介する可視化やシミュレーショ

ンにはあまり適していない．画像内，あるいは複数画

像間が粗くサンプルされたデータを，より密で均等な

データに変換するために，補間（拡大）処理が行われ

る．近年，ディジタルデータの標準化が進み，画像解

析，可視化，シミュレーションといった，従来独立に

研究されてきた分野が，ディジタル信号処理という統

一した枠組みで扱われる傾向がある．本章では，解像

度変換とディジタル信号処理を関連づけて紹介し，後

に解説する技術への切り口としたい．

1次元の補間は，信号処理的に見れば，離散サンプ

ルデータから連続関数を再構成する問題と同一視さ

れる．サンプリングの定理によれば，再構成される

べき関数 f(x) が，その最大周波数の 2倍以上で採取

されていれば，サンプルと sinc関数との畳み込みで，

f(x) が完全に再構成できることになっている．しか

し，多くのデータは，そのようには採取されておらず，

sinc関数も無限の広がりをもつため，完全な再構成は

困難である．そのため，テント関数（線形補間）や，

Cutmull-Rom スプライン [8]，BC-スプライン [9] な

ど，有限長の補間関数が使われる．MRI のように周

波数領域（k空間と呼ばれる）で信号がサンプリング

される特殊な場合に限り，高周波領域に零を挿入して

拡大したサンプルを逆フーリエ変換することで，sinc

関数を使った補間と同じ効果を得ることができる．こ

の方法は zero-filling interpolation と呼ばれ，これに

(a)

(b)

図 1 データの拡大と縮小．拡大 (a) はアップサンプラー
とフィルタリングの連続，縮小 (b) はフィルタリン
グとダウンサンプラーの組合せとみなされる

Fig. 1 The scale-up and the scale-down of a data.

(a) The scale-up is considered as the series of

an up sampling and a filtering. (b) The scale-

down is considered as the series of a filtering

and a down sampling.

より生成される見掛け上高解像度の画像は診断に非常

に有益である [10]．

一般に，補間の結果生じるのは連続関数ではなく離

散データである．したがって，整数（N）倍の 1次元

補間処理は，図 1 (a) に示すようなアップサンプラー

とディジタルフィルタの組で表現される，ディジタル

信号処理と考えることもできる．アップサンプラーと

は，間に零を代入して信号のサイズを N 倍に拡大す

る処理である．同様に，信号の縮小処理も，図 1 (b)

に示すディジタルフィルタとダウンサンプラーの組で

表現され，有理数倍の拡大・縮小は，整数倍の拡大と

縮小の組合せとして表現できる．ディジタルフィルタ

としては，様々なものが使用でき，その違いによって

サンプル間の連続性も変化する．

線形のフィルタリングは，連続系ではデータ f(x)

とカーネル関数 g(x) との畳込み演算（convolution），

g(x) ∗ f(x) =

∞∫
−∞

g(x′)f(x− x′)dx′ (1)

で定義される．ここでは後に述べるフィルタの分解や，

拡散シミュレーションに関係するガウスフィルタを取

り上げる．ガウスフィルタは，g(x)としてガウス関数，

g(x, s) = exp
(−x2/2s2

)/√
2σs (2)

を使用した平滑化フィルタである．ここで σ は平滑化

の度合を調整するパラメータであるが，医用画像処理

の世界では σ の代わりに半値幅（FWHM: full width

at half maximum: FWHM =
√
8 ln(2)s）という値

がよく使われる．ガウス関数は，正規分布の確率密度

関数であり，式 (1)は，点 (x− x′) の濃度値が，一定

時間後に確率 g(x′, σ) で点 x へ移動する場合の，点
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x の濃度値の期待値とも考えることができる．つまり，

ガウスフィルタによる平滑化は，f(x) の一様拡散の

シミュレーションにほかならない．実際，σ を時間の

パラメータとみなせば，数式 (2)は拡散方程式

∂f(x, t)

∂t
= D

∂2f(x, t)

∂x2
(3)

を満たす．ここで D は拡散係数である．

式 (1)の畳込みは，離散系では，

g ∗ f(u) =

n∑
i=−n

g(i)f(u− i)

のように置き換えられ，カーネル g を取り替えること

で，様々な用途のフィルタが定義できる．例えば，式

(3) の右辺の 2 階微分演算は，ghighpass = {1,−2, 1}
のような 3タップの高域フィルタ（1次元のラプラス

フィルタとみなせる）で近似できるので，離散化した

元信号 f(t0) に ghighpass を適用し，

f(t+ 1) = {ghighpass ∗ f(t)}∆T + f(t)

のような処理を繰り返せば，一様拡散のシミュレー

ションが行える．これは適当な σ を使った f(t0) の

ガウスフィルタによる平滑化処理と同じ結果を与える．

ここで ∆T は適当な微小時間である．このような拡散

シミュレーションは，後で解説するエッジ保存平滑化，

拡散強調MRI，生理レベルシミュレーションなどに深

く関係する．

1次元フィルタを画像データ（2次元）や，3次元画

像（3 次元）や，その時系列（4 次元）などの高次元

データに適用する場合，計算量の増大が問題になるが，

フィルタが分離可能 (separable) であると効率の良い

処理が行える．例えば，2次元ガウス関数は，

g(x, y, s) = exp{−(x2 + y2)/2s2}/2σs2

= exp(−x2/2s2)/
√
2σs

∗ exp(−y2/2s2)/
√
2σs

= g(x, s) ∗ g(y, s)

のように 1次元ガウス関数の直積に分離できるので，1

次元ガウスフィルタを，最初に画像の横（x）方向，続

いて縦（y）方向に，順番に適用することで，2次元ガ

ウスフィルタが実現できる．このような多次元フィル

タの分解は，計算量を大幅に節約する．例えば，3次元

画像に，m3 のサイズに離散化した 3次元ガウスフィ

ルタを適用する場合，1ボクセル当り m3 回の乗算と

m3 − 1 回の加算が必要だが，1 次元ガウスの直積に

分解すれば，3m 回の乗算と 3(m− 1)の加算で済む．

m = 5（5 タップのフィルタ）であれば 10 倍近い高

速化になり，その差は m の 3乗のオーダで増大する．

同様の分解法は，Sobel フィルタや，Marr-Hildreth

フィルタ（∇2Gフィルタ）などのエッジフィルタにも

利用され，m が小さければ，フーリエ変換を使った畳

込み演算法よりも高速であるといわれている [11]．ま

た，最近の PC用 GPUには，畳込み演算装置を内蔵

する機種もある．例えば，nVIDIA製の GeForce 4に

は，5 タップの 2 次元水平フィルタリングと，3 タッ

プの垂直フィルタリング機能が搭載されている．こう

した機能と，分離可能なフィルタを上手に組み合わせ

れば，線形フィルタリングは PC上で非常に高速に実

行できる [12], [13]．[14] には，フィルタが分離可能で

ある十分条件が与えられている．多次元のガウスフィ

ルタも，多次元の一様拡散方程式を満たし，多次元の

ラプラスフィルタを使ったシミュレーション，

∂f(x, t)

∂t
= ∇2f(x, t)

と等価になる．多次元のラプラスフィルタは，近傍の

とり方によって様々なものがある [4]．

補間処理の多次元化も，1次元補間処理の多重化で

行える．2次元画像の補間は，二重線形補間（bi-linear

interpolation）や二重 3 次補間（bi-cubic interpola-

tion）が代表的で [15]，3 次元画像の補間は，三重線

形補間（tri-linear interpolation）[16]が最もよく使わ

れ，3次元テクスチャハードウェアをもつ GPUには，

三重線形補間のためのハードウェアが内蔵されている．

その他の多くの補間処理も，GPU を利用して高速に

実行できる [13]．フィルタリングの高速化法としては，

出力から入力へのフィードバックを加えた再帰型フィ

ルタ（recursive filter）を使用する方法もよく知られ

ている．

解像度変換に関係するフィルタとして，ウェーブレッ

ト変換 [17], [18]も紹介しておく．第 1世代のウェーブ

レット変換は，信号の空間周波数の低い部分に重みを

置くスケーリング関数 φ(x) と，高い部分に重みを置

くウェーブレット ϕ(x)で基底関数系を作り，連続信号

を展開する手法として登場した [17], [19]．1次元連続

関数 f(x) は，整数 j で定義される解像度において，

fj(x) =
∑

j,i
〈f(x), φj−1,k〉φj−1,k
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+
∑

j,i
〈f(x), ϕj−1,k〉ϕj−1,k

= fj−1(x) + gj−1(x)

のように級数展開できる．ここで，fj,k, jj,k は，

fj,k = 2−j/2f(2−jx− k),

jj,k = 2−j/2j(2−jx− k),

のような，φ(x) と ϕ(x) の，移動（translation）と膨

張（dilation）で構成される基底関数系，〈a(x), b(x)〉
は関数 a(x), b(x) の内積とする．ウェーブレット変換

を使うと，解像度 j の近似関数 fj(x) が，解像度を

半分に落とした近似関数 fj−1(x) と，そこで失われ

た詳細情報 gj−1(x) に分解できることを示している．

fj−1(x) に対して同様の分解を繰り返せば，{ϕj,i(x)}
による信号の多重解像度（multi-resolution）表現が

自然に得られる [20]．離散データを対象とする場合は，

φ(x) と ϕ(x) による関数の級数展開という概念から，

図 2に示すような，低域フィルタ（LP）と帯域フィル

タ（BP）を使った縮小処理を基本とする，2分割サブ

バンドフィルタリング処理になる．一般的に，これらの

LPやBPのタップ数を短くすれば，ウェーブレットや

スケーリング関数は，非対称で不連続になる傾向があ

る．そのため，ウェーブレット研究の初期には，なるべ

く対称で滑らかなウェーブレットを生成する，タップ数

の短いフィルタが探し求められた [17]．ウェーブレット

は，直積によって容易に多次元に拡張され [20]，3次元

ウェーブレット変換では，各基底関数は 3次元形状の

基本要素（プリミティブ）とみなすことができる [21]．

図 3は MRI画像（256 × 256× 115 = 7, 536, 640ボ

クセル）を 3次元ウェーブレット表現に変換し，形状

への寄与の小さいプリミティブを切り捨てた結果であ

る（注1）．滑らかな形状のウェーブレットを使えば，プ

リミティブ数を極端に減らしても，もとの大まかな形

状を保ち，切り捨てによる不連続も生じにくい．この

性質を使えば，信号中の特定位置の特定周波数成分を

除去，あるいは，強調することが可能になる．こうし

たフーリエ変換にはないウェーブレット特有の性質を

利用して，遠隔医療のための 3次元データ伝送などに

応用が試みられている [22]．

一方，Sweldens によりリフティングが提案される

と，ウェーブレット変換は第 2 世代へと進んだ [18]．

リフティングは，図 2の離散ウェーブレット変換を図

4 (a)，(b)のように置き換える技術である．これを使

えば，ウェーブレットに限らず，任意の有限長 2分割

図 2 離散ウェーブレット変換
Fig. 2 Discrete wavelet transforms.

(a)

(b)

図 3 3 次元ウェーブレット変換によるボリュームデータ
の多重解像度表現. (a) 全データの 1/230 を表示．
(b) 全データの 1/3680 を表示 [21]

Fig. 3 Multi-resolution representation of a volume

data using 3D wavelet transform. (a) An

approximation using 1/230 of wavelet coeffi-

cients. (b) An approximation using 1/3680 of

wavelet coefficients [21].

サブバンドフィルタリング処理が，si(z)，ti(z) のよ

うなタップ数の短いフィルタをはしご状につないだ処

理に変換できる．リフティングは，フーリエ変換が不

可能な非ユークリッド空間にも適用できるため，球面

上のウェーブレット変換 [23]を定義するために，コン

ピュータグラフィックスの分野で最初に使われている．

ウェーブレット変換には，JPEGで使われる離散コ

サイン変換（DCT）のようなブロックひずみの問題が

なく，リフティングを用いれば整数から整数へ変換す

る全く損失のないウェーブレット変換を作ることも可

能である [24]．これらは画質劣化を許さない医用画像

の世界では大変重要なことである．こうした利点から，

（注1）：多重解像度の概念を示すための図で，必要以上に近似品質を劣
化させている．
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(a) Discrete wavelet transform

(b) Discrete inverse wavelet transform

図 4 リフティングを使った第 2 世代の離散ウェーブレッ
ト変換

Fig. 4 The second generation discrete wavelet trans-

form using Lifting scheme.

ウェーブレット変換は，埋込型（embedded）コーディ

ング法 [25], [26] と組み合わされて，JPEG2000 に採

用されている．

ウェーブレットの本格的な医療応用は，MRIのエン

コーディング [27]，fMRI解析 [28] 等から始まり [29]，

IEEE Transactions on Medical Imaging の 2003 年

3 月号のウェーブレット特集号では，脳機能画像解

析 [30]～[32]，ノイズ除去 [33]～[37]，コーンビーム

CT 画像再構成 [38]，マンモグラフィー [39], [40]，動

的輪郭モデル [41]，医用画像圧縮 [42]～[44] など，非

常に多くの分野への応用が紹介されている．

ここで紹介した以外にも，様々なフィルタリングが

存在する．1次元フィルタに分解できない畳込み演算

や，畳込みの形で定義できない非線形フィルタも，医

用画像処理には重要である．メジアンフィルタは，あ

るボクセルを中心とした局所領域内の中央値（メジ

アン）を，そのボクセルの値に置き換える非線形フィ

ルタである．ガウスフィルタが信号の高周波成分を低

減し境界や線などをぼかすのに対して，メジアンフィ

ルタはエッジを保存する平滑化法として fMRIなどの

ノイズの多い医用画像処理によく利用されているが，

ソート処理が必要なため計算コストが高い．同様の非

線形フィルタとして，局所領域内の最大値（最小値）

を出力する MAX（MIN）フィルタ，それらの差を出

力するレンジフィルタなどがある．3次元 CT像から

の肺癌陰影コントラストの強調などの，診断支援技術

に使われるフィルタについては [45], [46]，画像処理一

般のフィルタについては [2] の 1 章，[4] などを参考に

されたい．また，最近のディジタル画像（信号）処理

技術の入門書としては，[47] などもよい．周波数領域

でのフィルタリングや，ウィーナーフィルタ，適応フィ

ルタなどの医用画像への応用は [2] に幅広く解説され

ている．

2. 2 距離変換と形状処理

これまで紹介した解像度変換法は，画像の濃度値を

対象としたものであった．しかし，医用画像の濃度値

は主に組織情報をあらわし，形態情報とは直接対応し

ない．このため，スライス間隔の大きいデータに補間

を行う際に，濃度値で補間を行うと，期待したような

領域形状が得られないことがある．このような場合，

補間しようとする領域がスライス内で 2値化（セグメ

ンテーション）できるならば，Shape-Based補間 [48]

が有効である．Shape-Based補間は，スライスごとに

2次元の符号付距離変換（図形領域が正，背景領域が

負値で示される距離）を行い，スライス間では濃度値

の代わりに符号付距離を補間する．補間された符号付

距離画像から距離が負のボクセルを抽出することで，

高解像度に補間された領域が得られる．Shape-Based

補間は濃度値を別の次元として扱った高次元化によっ

て，濃淡画像にも適用されている [49]．

距離変換は，2値画像の図形領域（値が 1である領

域）のボクセルに対して，背景領域（値が 0である領

域）への最短距離を与える処理である．従来は，局所

演算や整数演算のみで高速に計算できる Chamfer 距

離 [50]などが用いられたが，計算機性能の向上や高速

手法の開発 [51]により，最近ではユークリッド距離が

多く用いられている．また，神経線維の接続をとらえ

る拡散強調 MRI などでは，データ中のユークリッド

距離が必ずしも診断に有効な距離にならない場合があ

り，測地線距離（geodesic distance）が使われること

もある [52]．これに関しては 3.4で述べる．

2値 3次元画像の連結成分（同じ値のボクセルが連

結した領域）に対して行われる 3次元画像処理の代表

的なものとして細線化がある．細線化は連結成分のト

ポロジーを変化させずに太さが 1 の線図形に変換す

る処理である．細線化は，6.1で述べる仮想化内視鏡

で，結腸や気管支の中心線を求めるのによく用いられ

る．細線化に類似した処理で，連結成分のトポロジー

を変化させずに厚さ 1の面図形に変換する処理を薄面

化と呼ぶ．これらの定義，アルゴリズム，トポロジー

の保存法，その他の 2値 3次元画像の形状処理方法な

どは [4]に詳しく解説されている．

2値化された医用 3次元画像によく用いられる形状

処理のもう一つの例としてモフォロジー [53] がある．
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モフォロジーは構造要素と呼ばれる単純な形状を用意

し，2次元あるいは 3次元データと構造要素との集合

演算によって，データから構造要素より小さな凹凸を

取り除く処理である．対象が 2値画像である場合，凹

部分を取り除く「膨張 (dilation)」と，凸部分を取り

除く「収縮 (erosion)」が基本演算となる．closing は

dilation の後に構造要素の対称集合による erosion を

行うもので，画像の中の小さい穴をふさぐ．opening

は closing に双対な処理で，画像から細い線を除去す

る．対象が濃淡画像である場合（グレースケールモ

フォロジー）は，dilationはMAXフィルタ，erosion

は MIN フィルタに置き換えられる．メジアンフィル

タもグレースケールモフォロジー演算も，マスク内で

の比較演算が必要なため計算コストが高いが，様々な

高速化法が提案されている [54]～[57]．

2. 3 データ駆動型画像処理

これまで述べた画像処理法は，すべてのボクセルに

等しい操作を加えるものであった．しかし，主成分分

析（principle component analysis; PCA）や特異値

分解（singular value decomposition; SVD）に代表

されるように，データ全体の統計的性質を反映する

データ駆動型（data driven）処理も必要である．

独立成分分析（independent component analysis;

ICA）は PCA に代わって最近急速に普及した技術で

ある [58]～[60]．N 個の確率変数 y1, y2, · · · , yM が互

いに独立であるとは，それらの同時確率密度関数が

p(y1, y2, · · · , yM )=p1(y1)p2(y2) · · · pM (yM ).

(4)

のような各確率変数の密度関数 pi(yi) の積に分解

できることをいう．画像処理では，ある観測手段で

撮影された画像の画素値を，一つの確率変数とみな

すことが多い．例えばカラー画像の三つのチャネル

（RGB）は，それぞれ確率変数とみなされ，各チャネ

ルの画像は，その観察結果とみなすことができる．し

かし，RGB画像のように各確率変数間の相関が大き

いデータは，式 (4) のようには表現されず独立にな

らない．そこで，線形変換 x = Ay によって，観測

信号 x = [x1, x2, · · · , xN ]
T が，統計的に独立な信号

y = [y1, y2, · · · , yN ]T に変換されたと仮定し，y の各

要素が式 (4)を満たすような線形変換A，あるいはそ

の逆行列W（ = A−1）を求めるのが ICAの原理であ

る．密度関数 pi(yi) がガウス分布であると仮定できる

場合，この問題は PCA となり，x の共分散行列の固

有値問題を解くことによって簡単に解決するが，普通

pi(yi) は未知であるため，ICAは PCAほど単純では

ない．単位行列などを初期値とし，y = W x の要素が

できるだけ独立になるようにW を修正する反復法で

解くのが一般的である．独立性の評価基準には，尖度

（kurtosis）などの高次統計量や，相互情報量（mutual

information）などが用いられる．図 5 は，二つの確

率変数 y1，y2 の，エントロピー H(y1)，H(y2)，相

互情報量 I(y1, y2)，相互エントロピー H(y1, y2)，条

件付エントロピー H(y1|y2)，H(y2|y1) の関係を示し
ている．相互情報量を最小化することで，y1 と y2 が

独立になることが理解できるであろう．数々の ICAの

アルゴリズムが提案されており，Bell-Sejnowskiアル

ゴリズム [58]，FastICA [61]，JADE [62]などが有名

であるが，甘利を中心とする日本のグループの貢献も

大きい [59]．

図 6 (a) は，冷凍した人間の脳を薄くスライスし，

写真に撮影して作成した，カラーボリュームデータの

RGB 成分のヒストグラムである．図 6 (b) は，その

データを可視化した例であるが，周りに付着した氷な

どのため，脳の形を見ることができない．そこで ICA

を使って，RGB成分を統計的に独立な成分に変換し，

作成したヒストグラムが図 6 (c) である．横軸上でし

きい値処理すると，図 6 (d)のように脳組織がうまく

分離できる [63]．カラーボリュームデータの代わりに，

パルス系列を変えて撮影した，複数の MRI ボリュー

ムデータに ICAを適用すると，脂肪や水などの組織を

強調した成分が検出されることも報告されている [64]．

図 6の例で，ICAの代わりに PCAを使うと，第 1主

成分として，図 6 (a) で長い広がりをもつ白と黒（氷

と背景）のコントラストを強調する要素が出力される．

第 2主成分は，第 1主成分と直交するので，脳とそれ

以外を強調する方向が第 1主成分と直交していない限

り，PCA を使った脳組織のセグメンテーションは失

図 5 相互情報量の概念
Fig. 5 The concept of mutual information.
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(a) (b)

(c) (d)

図 6 ICA を使った色空間の変換．(a) RGB 空間でのヒ
ストグラム． (b) セグメンテーション前の冷凍脳の
ボリュームレンダリング．(c) 独立成分空間でのヒス
トグラム．(d) 独立成分空間でのしきい値処理によ
りセグメンテーションした脳とその断面のボリュー
ムレンダリング [63]

Fig. 6 Color space transformation using ICA. (a)

The histogram in RGB space. (b) The vol-

ume rendering of a frozen brain volume data

before segmentation. (c) The histogram in

the independent components’space. (d) Seg-
mented brain and cross-sections revealed by

thresholding in the independent component

space [63].

敗する．

ICAは，データ駆動型処理の定番であった PCAよ

りも優れた点が多く，医用画像処理への応用が盛ん

に試みられている．特に，脳波（electroencepharog-

raphy: EEG），脳磁図（magneto- encephalogram:

MEG）[65]，fMRI [66] などの，仮説検証型処理 [67]

が主流であった脳機能解析の分野で注目されている．

しかし，脳からの観測信号のうち，何が信号で，何が

ノイズなのかを判定することは非常に難しい．最新の

情報は [68] にまとめられている．

3. 医用 3次元画像の可視化技術

3. 1 断面生成法

医用 3次元画像は，データの数だけ異なった可視化

法があるといっても過言ではない．紙面の都合上，本

章では，主に医用 3次元画像から，解剖学的な形態を

可視化する方法のみを紹介する．また，本章以降，医

用 3次元画像のことをボリュームデータと呼び，それ

らは直方体の体積要素（ボクセル）からなる 3次元規

則格子（regular grid）であると仮定する．それ以外

の医用 3次元画像の可視化法を比較的多く取り上げた

文献としては [2], [69]などを参照されたい．

ボリュームデータの最も単純な可視化法は，その任

意切断面を表示する方法であろう．ボリュームデータか

ら複数の 2次元断面を切り出す処理は，MPR（Multi

Planar Reconstruction）と呼ばれている．切断面は

平面である必要はなく，蛇行した血管などを一つの

画像に表示するために曲面で切断する CPR（Curved

Multi Planar Reconstruction）などと呼ばれる方法

もある [1]．切断面上の点はもとのボリュームデータの

ボクセル中心と一致しないので，2.に述べた補間処理

や平滑化処理が使用される．

3. 2 サーフェスレンダリング

ボリュームデータを画面に投影する方法は，大きく

分けてオブジェクトベースト法とイメージベースト

法（注2）に分類できる．オブジェクトベースト法は，ボ

リュームデータに含まれる表示対象物（モデル）を画

面に投影する方法であり，イメージベースト法は画面

の各点から表示対象物に視線を投影するレイキャス

ティング法が中心となる．表示対象物は，ボクセル自

体である場合や，組織間の境界である場合がある．ま

た，表示対象物の表面や組織間の境界面だけを表示す

るサーフェスレンダリングと，各組織の光の放射と吸

収をシミュレートするボリュームレンダリングのよう

に分類することもできる．以下では，後者の分類法に

従って，医用 3次元画像の可視化法を紹介する．サー

フェスレンダリングは，ボリュームデータの濃淡値を

無視して表面だけを可視化するという問題があるもの

の，いったん，面を多角形（ポリゴン）で近似してし

まえば，ポリゴンレンダリング専用のハードウェアを

使って高速に可視化できる，生成したサーフェスモデ

ルが 6.に解説するシミュレーションに利用できる，と

いった長所がある．医用 3次元画像から面を抽出する

方法は，CTなどの断面間隔が大きかった時代は，断

面ごとに抽出した組織の輪郭線を 3次元的に接続する

方法がよく使われていたが，高解像度の 3次元画像が

撮影できるようになった現在では，4.で解説するセグ

メンテーション法で 3次元領域を選択した後に，組織

（注2）：視点位置の異なる画像群から任意視点の画像を合成するイメー
ジベーストレンダリングとは別物である．
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輝度と背景輝度の中間値の等値面を抽出する方法が主

流である．

等値面の生成は，ボリュームデータを隣接したボク

セルを頂点とするセルに分解し，セルを横切る等値面

を平面で近似することで行われる．セルは四面体を使

う場合 [70], [71] と，マーチングキューブズ法 [72] に

代表される六面体（直方体）を使う方法があるが，生

成されるポリゴン数の少なさから直方体セルを用いる

方法がよく使われる．図 7 に示す直方体を構成する

八つのボクセルは，その濃度値と等値面のしきい値と

の差が正（黒丸）か負かによって 28（=256）通りの

符号の組合せをもち，回転対称なものを除外すると，

23 通りにまで絞られる．直方体の辺を構成する二つ

のボクセルが異なった符号に分類される場合に，濃度

値の線形補間によって辺上に新たな頂点を発生させ，

図 7のような三角形パッチを生成すれば，ボリューム

データの等値面を効率良く描くことができる．[72] で

は図 7とは異なる 15通りの組み合わせが示されてい

るが，それに従うと生成された等値面に穴が開く場

合があることが指摘されている [73]．このマーチング

キューブズ法の穴開き問題への対処法はいろいろ提案

され [74], [75]，一応解決している．図 7は [76]に示さ

れている穴の開かない組合せである．しかし，この方

法で生成される等値面は，直方体の各辺上の線形補間

のみを考慮するため，二重線形補間曲面や，三重線形

補間曲面とは異なった等値面を与える場合があること

が分かっている．例えば図 7の C3において，手前の

面の頂点の濃度値が，図 8に示すような値であったと

しよう．この面内の濃度値を二重線形補間し，しきい

値 t = 0.6 の等値面内の領域を黒で表示すると図 8 (a)

のようになり，図 7の面の張り方と一致する．しかし，

t = 0.4 の場合は図 8 (b)のような融合した形になり，

図 7の面の張り方では矛盾を生じる．こうした問題へ

の対処法は現在まで続いており [76], [77]，[76] で示さ

れた二重，三重線形補間曲面との一致を考慮した組合

せは，図 7に図 9のような場合分けを加えた大変複雑

なものになっている．また，マーチングキューブズ法

で生成された等値面も，ポリゴン数が多くなりすぎる

欠点がある．そのため，形状を大きく損なわず，ポリ

ゴン数を減らす研究が，コンピュータグラフィックス

分野の重要な課題となっている [78], [79]．

ポリゴンを生成する方法以外にも，128プロセッサ

の分散共有メモリ型並列グラフィックスワークステー

ションを用いたレイトレーシング法により，ボリュー

図 7 マーチングキューブズ法による直方体格子内の等値
面生成法. 等値面のしきい値より大きな濃度値をも
つ格子点を黒丸で示し, 回転・鏡面対象なものを除
外すると 23 通りに絞られる. (from [76], c© 2003

IEEE)

Fig. 7 Polygon generation patterns of marching

cubes algorithm. The possible cases have

been reduced to 23 using rotational symme-

try. Dark vertices are greater than a given

threshold value. (from [76], c© 2003 IEEE)

ムデータから，皮膚や骨の表面の表示を高速かつ高

精細に可視化する研究も行われている [80]．しかし，

これは医用 3 次元画像処理というよりはスーパコン
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(a) t = 0.6 (b) t = 0.4

図 8 マーチングキューブズ法の問題の一例．キューブ境
界面における二重線形補間値がしきい値 t 以上であ
る領域を黒で表示

Fig. 8 An example of the marching cubes problem.

The black area shows where the bi-linear in-

terpolation value on the boundary of two

cubes is greater than the threshold value.

ピュータのベンチマークテストのようなものであり，

また，この種の計算機は，後述する安価でより優れた

GPU を搭載した PC クラスタにその座を追われつつ

ある．

3. 3 ボリュームレンダリング

等値面表示の問題点は，しきい値処理によって 3次

元画像の濃度情報が失われることである．そこで光の

放射と吸収をシミュレーションすることで，各ボクセ

ルの濃度値を可視化する，ボリュームレンダリングが

考案された [81], [82]．視線方向を r として，ボリュー

ムデータ中の長さ L の視線上の光を，視点 x で観察

したときの輝度は，

I(x, r) =

∫ L

0

C(s)µ(s)e−
∫ s
0 µ(t)dtds (5)

と表される [83]．ここで，C (s) は視線上の点が視線

方向に向かって放射する光の輝度，µ(s) は光の吸収率

である．式 (5)の指数関数をテイラー展開の 2項まで

で近似して離散化すると，上式は，

I(x, r) =

L/∆s∑
i=0

C(si)α(si)

i−1∏
j=0

{1− α(sj)} (6)

のように近似できる．ここで α(s) は不透明度（オパ

シティー），

α(s) =

∫ s

s−∆s

µ(t)dt

∆s はサンプリング間隔である．つまりボリュームレ

ンダリングは，各ボクセルに輝度（色）と不透明度を

割り当て，視線（レイ）に沿って等間隔に取られたサ

ンプル値の積和を行うレイキャスティング法となる．

Πの中に i が含まれていることから，この処理は順序

に依存し，これがボリュームレンダリングの並列化を

困難にし，計算コストを高める原因になっている．式

(5) では，各サンプル点で色 C (s) と不透明度 α(s)

が与えられることが仮定されているが，CT や MRI

などの濃度値の多くは，放射線の吸収係数や水素原子

核の磁気緩和パラメータなど物理量である．そのため，

多くの場合，濃度値 s と，色・不透明度の対応を定め

る伝達関数（transfer function）をテーブルとして用

意する必要がある．

スプラッティング法 [84] は，各ボクセルの投影パ

ターン（フートプリント）を視点から遠い（または，

近い）順に，不透明度を考慮しながら画面上で重畳

（アルファブレンディング）するボリュームレンダリン

グ法である．レイキャスティングがイメージベースト

法であるのに対して，スプラッティング法はオブジェ

クトベースト法に分類される．完全透明なボクセルや，

ボクセルが投影されない画素を無視して処理を進めら

れるので，レイキャスティング法よりも高速といわれ

ている．特に平行投影の場合には，フートプリントの

形状がすべてのボクセルで同じになり，それをテーブ

ル化することで，より高速に実行できる．また，不透

明ボクセルで囲まれた内部領域が外から見えないこと

を利用して，不透明領域の外殻を構成するボクセルだ

けを画面に投影し，ハードウェアレンダリング並の描

画速度を達成する方法もある [85]．スプラッティング

から発展した技術として，ポリゴンレンダリングに代

わる新しいグラフィックスとして注目されているポイ

ントベーストレンダリング [86]が知られている．

周波数領域レンダリング [87]は，CTの画像再構成

法で知られるラドン変換の考えを 3次元に拡張したボ

リュームレンダリング法である．3次元高速フーリエ

変換で周波数領域に変換したボリュームデータから，

その中心を通る平面上の点をサンプリングして 2 次

元画像を作り，逆 2次元フーリエ変換することで，ボ

リュームレンダリングに類似した透視映像を高速に生

成することができる．擬似的な陰影付けと奥行感を出

すことはできるが [88]，ボクセルの前後関係が失われ，

レントゲン写真のような画像になる．しかし，フーリ

エ空間でのみ陽に定義されるスプラインウェーブレッ

ト表現の可視化 [22]などの限られた用途には，非常に

有効な技術である．
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図 9 二重，三重線形補間曲面との整合のための追加パターン (from [76], c© 2003 IEEE)

Fig. 9 The extra patterns for making consistency with bi-linear and tri-linear

surfaces. (from [76], c© 2003 IEEE)

レイキャスティング法も，周波数領域レンダリング

法も，3次元ボリュームのボクセル値を視線に沿って読

み出さねばならないため，メモリアクセスの効率が悪

い．シアワープ法 [89]は視界に応じてボリュームデー

タの配列をずらすことでメモリ読出しを規則的にし，

高速化する方法である．ボリュームデータの座標軸に

垂直なベース面にひずんだ平行投影像ができるので，

それを画像ワーピングの手法で補正する．レイキャス

ティングに比べて画質が劣り，複雑な前処理を必要と

するが，ソフトウェアによる最も高速なボリュームレ

ンダリング法といわれている．

最近の PC 用 CPU に採用されているマルチメディ

ア用 SIMD命令やキャッシュ技術を応用してボリュー

ムレンダリングを高速化する方法もあるが [90]，デー

タ構造やプログラムが非常に複雑になる，データ中の

透明ボクセルの割合や視界に伴うキャッシュヒット率
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(a) Post-integration with 128

slices.

(b) Post-integration with 256

slices.

(c) Pre-integration with 128

slices

図 10 Pre-integrated テクスチャベーストボリュームレンダリング
(from [96], c© 2003 ACM)

Fig. 10 Pre-integrated texture based volume rendering. (from [96], c© 2003 ACM)

によってパフォーマンスが大きく変動する，といった

問題があり，可視化速度の追求に関しては，次以降に

紹介するハードウェアボリュームレンダリングが主流

になっている．

VolumePro 500 [91] は，世界で最初に商品化され

た PC 用ボリュームレンダリングハードウェアであ

る．シアワープと同様の平行投影を採用していたため，

ワーピング用に OpenGLをサポートしたビデオカー

ドを別途必要とし，透視投影もできなかった．2002年

に発売された VolumePro 1000では，ワーピング機能

が内蔵され，リアルタイムで可視化できるボリューム

データのサイズも 2563 ボクセルから 5123 ボクセル

に拡張された．しかし，予定されていた透視投影への

対応が実現されず（注3），開発元の TeraRecon社が自社

製品以外の医用画像処理製品への使用に制限を加えて

いること，はるかにコストパフォーマンスの良いテク

スチャベースト法が普及したことなどから，その魅力

は減っている．

テクスチャベースト法は，ボリュームデータを視線

に垂直な面で均等にスライスした断面画像を，不透明

度を考慮して手前（または，遠方）から順番に，画面

上で重畳することで，ボリュームレンダリングとほぼ

同じ画像が得られることを利用する．このような断面

画像の切出しや重畳は，3次元テクスチャマッピング

ハードウェアを備えた高性能 GPU で高速に実行でき

る [92]．初期のアルゴリズムでは対話的にシェーディ

ングを行うことができず，グラフィックスワークステー

ションのフレームバッファ演算機能を使った対応策な

どが提案されたが [93]，最近のPC用GPUには，マル

チテクスチャやピクセルシェーディングといった，より

柔軟な機能が装備され，自由度の高いシェーディング

が可能になっている [94]．[94]では，3次元テクスチャ

をサポートしていない GPU を使って可視化する方法

が記述されているが，現在の高性能 GPUではそのよ

うな工夫は必要ない．詳細は [95]を参照されたい．テ

クスチャベースト法の問題点は，スライス面での濃度

値に伝達関数を適用した後に式 (6)の積分が実行され

ること（post-integration）である．隣接したスライス

面上の濃度値の間で色と不透明度が激しく変動する場

合，式 (5)と式 (6)は大きく異なり，post-integration

法では，その変動が画像に反映されない．単純な対応

策は，スライス間隔を小さくし，サンプリング点数を

増やすことであるが，パフォーマンスの低下をまねく．

pre-integration 法 [96] では，前後 2 点のサンプル値

に対応する積分値を，与えられた伝達関数に関してあ

らかじめ計算し，テーブルとして保存しておくことに

より，比較的少ないスライス数で，伝達関数に忠実な

ボリュームレンダリングを高速に実行できる（図 10）．

テクスチャベースト法は，ボリュームデータを，いっ

たんハードディスクやメインメモリから，GPU の 3

次元テクスチャメモリにロードする必要があり，それ

が頻発するアプリケーションではリアルタイム性能が

発揮できない．しかし，最近の GPUは 3次元テクス

チャメモリの各ボクセルに対する浮動小数点演算プロ

グラムを柔軟に記述できるようになっているため，可

視化とともに画像処理やシミュレーション処理などを

GPU 内ですべて実行してしまおうとする研究が活発

に行われている [97], [98]．現時点で GPUの浮動小数

（注3）：カタログには透視投影をサポートすると記載されているが，実
際はサポートされていない．
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点演算性能は CPU を上回っており，この差はますま

す大きくなると予想されており [98]，テクスチャベー

スト法は，現在最も有望なボリュームレンダリング法

と考えられている．最近のハードウェアボリュームレ

ンダリングの動向に関するサーベイとしては [99]など

がある．

多くのボリュームレンダリングが伝達関数と呼ばれ

るテーブルを必要とすることは先に述べた．しかし，

不適切な伝達関数で生成されたボリュームレンダリン

グよりは，単純に視線上の最大濃度値を出力するMIP

（Maximum intensity projection）法の方が，医学的

にははるかに有益である．データに最適な伝達関数を

半自動的に作成するために，遺伝アルゴリズムを使う

方法 [100]，ボリュームデータの微分幾何特徴を用い

る方法 [101], [102]，ニューラルネットを使う方法 [103]

などが試みられている．こう配などの微分量を含めた

多次元伝達関数に関する研究も古くから行われてい

る [82]．[104] ではボリュームデータの多重解像度エッ

ジの可視化に，こう配の大きさを考慮した伝達関数が

使用され，[105] では多次元ヒストグラムと組合せによ

る半自動伝達関数設計法，[106]ではそのユーザインタ

フェースのハードウェアインプリメンテーションなど

が報告されている（図 11）．[107] や [108] でも，曲率

などの 2階微分量を考慮した伝達関数が提案されてい

る．また，VolumeProには，オパシティーモジュレー

ションという，不透明度伝達関数をこう配の大きさで

変調する機能が搭載されている．

3. 4 ベクトル，テンソル場の可視化

MRIは生体中の多様な物理情報をその輝度に含める

ことができ，位相強調血管造影（phase contrast an-

giography; MR-PCA）のように，各ボクセルの属性

値が，スカラ量でなく，血流速度などのベクトル量と

して得られるものもある．そうしたデータの可視化に

は，数値流体シミュレーション分野で使われてきた，流

れの可視化技術（flow visualization）[109]が応用でき

る．この分野の代表的な技術として，流れの方向と大

きさを表す矢印グリフや，流線（streamline）を描く

方法や，流れに沿って移動する粒子を球などで近似し

て描画する粒子追跡法（particle tracing）などがある

が，グリフの見え方が視界によって変わる，グリフや

流線同士が重なる，ボクセル間の連続性が表現されな

い，などの問題がある．ランダムドットテクスチャを流

れに沿ってぼかす LIC（Line Integral Convolution）

法 [110] は，密な流線の可視化法として数値流体力学

(a) (b)

図 11 輝度とこう配の大きさの 2次元ヒストグラムを使っ
た伝達関数エディタとテクスチャベーストボリュー
ムレンダリング. (from [106], c© 2001 IEEE)

Fig. 11 Transfer function editors and their resultant

texture based volume rendering. The edi-

tor uses the histgram of the intensity and

the gradient magnitude to determin the color

and the opacity value. (from [106], c© 2001

IEEE)

の分野で最近特に注目されており，MR-PCA にも試

験的に適用されている [111]．

MRI を使って，より次元の高い，生体中の水分子

の拡散情報を画像化することも可能になってきている

が [112]，拡散は流れとは異なり空間的な広がりをもつ

ので，新しい可視化方法が必要である．MRI装置で拡

散情報を得るには，撮影時に加える傾斜磁場（motion

probing gradient; MPG）の方向を変えた複数の画像

を撮影し，拡散テンソルと呼ばれる 3×3 行列をボク
セルごとに算出する．したがって，拡散する水分子の

運動は，各点が異なる拡散テンソルD をもった，

∂f(x, y, z, t)

∂t
= ∇+ D∇f(x, y, z, t)

のような非一様拡散の方程式で記述される．拡散テン

ソルの三つの固有ベクトルと固有値は，拡散の方向と

速さ（拡散係数）を表すので，それらを主軸に対応さ

せた楕円体グリフや，油絵のブラシストロークを模擬

したパターンを各ボクセルに配置することで，拡散の

性質を大まかに可視化することはできる [113]．また，

拡散係数が最大となる方向のみに注目し，適当な始点

から最大固有ベクトル方向を連結した流線を表示する

方法は Tractography [112], [114], [115] と呼ばれ，脳

の神経線維の走行をよく表現するが，残り二つの固有

ベクトルは無視される．LIC法を使えば，最大固有ベ

クトル方向の拡散をより密に表現することができる

が [116]，残りの二つの固有ベクトルが無視されること
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に変わりはない．流線の断面を残り二つの固有ベクト

ルを主軸とする楕円にすることで，拡散情報をすべて

流線に表現することも可能であるが [117]，そうした方

法はグリフを使った流れの可視化と同様で，高い解像

度での可視化には向かない．ほかにも，三つの固有値

の大小関係から，不等方度を強調する色を生成して可

視化する方法や，6.3で紹介する反応拡散現象を使っ

て，拡散形状を反映した 3次元パターンを発生させる

方法などが試みられている [118]．拡散テンソル情報

から生成した楕円体状の適応フィルタをランダムドッ

トパターンに畳み込むことで，LICに似た効果を得よ

うとする試みもあるが [119]，非一様拡散シミュレー

ションは，一様拡散のように単純なフィルタリングと

等価にはならず，拡散の様子を正しく可視化すること

はできない．[120], [121] では，拡散テンソルの固有値

に重み付けした非一様拡散シミュレーションによって，

神経線維の走行の可視化に良好な結果を得ている（図

12）．

[52] では，非一様拡散シミュレーションを使って，

診断に有効な神経学的な距離場の生成を試みている．

この場合，ユークリッド空間における隣接したボクセ

ル間を結ぶベクトルwの距離は，(wT Gw)1/2 によっ

てリーマン計量空間の測地線距離に変換される．G

は計量テンソル（metric tensor）と呼ばれ，拡散強調

MRI の場合は拡散テンソルの逆行列として簡単に求

められる．

拡散テンソルとは関係ないが，非一様拡散シミュ

レーションはエッジを保存する平滑化法 [122] にも応

用されている．

3. 5 PCクラスタ技術

現在市販されている PC 用 GPU の 3 次元テクス

チャメモリの容量は，大きいものでも 256Mバイト程

度である．これは 512×512×512 ボクセルの 8ビット

図 12 拡散テンソル画像の可視化 [120]

Fig. 12 The visualization of diffusion tensor images

[120].

3次元画像 2個分程度の大きさであり，最新のマルチ

スライス CTが生成する最小 0.5mm スライス幅の全

身のボリュームデータ（512×512×2000 ボクセル程
度）[123] を高速に可視化するには十分ではない．PC

クラスタによる大規模ボリュームデータの並列可視化

はそうした問題への一つの解決策と考えられる．[124]

によれば，幾何処理とラスタ処理機能を内蔵する PC

用 GPU の場合，並列レンダリング法は，大きく分

けて，画面分割（sort first）型と，データ分割（sort

last）型の 2種類に分類される．データサイズが大き

いボリュームデータの場合には，データ分割型による

分散処理が適しているが，並列に生成した部分画像を

画面上で合成する重畳処理（image compositing）が

必要となる．高速なソフトウェア重畳処理法が提案

されてはいるが [125]～[127]，最近の GPU の性能向

上は目覚ましく，通常のネットワークや CPU を使っ

た重畳処理では，並列レンダリングのボトルネック

になってしまう．そのため，重畳処理をハードウェア

化する研究が行われている [128]～[131]．そのうち，

Lightning-2 [128]とMeta-Buffer [129]は，画面分割

型とポリゴンレンダリングの並列化のための装置で，

部分画像の並べ換えを必要とするボリュームレンダリ

ングには使用できない．Sepia-2 [130]では，HP社の

高速ネットワーク（ServerNet 2）の 8 ポートクロス

バースイッチと，特別に開発した重畳用PCI-64カード

を使い，8個のVolumePro 500を使った並列ボリュー

ムレンダリングを行っている．しかし，PCの数 n を

8以上に増やすには，新しいスイッチの開発が必要で

あり，重畳処理の遅延時間も n に比例して増加する．

Muraki らは，8 進木状の接続が可能な重畳装置を開

発し，高いスケーラビリティと log(n) の遅延時間を

実現している [131]．[132] では，この重畳装置を使っ

て，nVIDIA製 GPU（GeForce 4 Ti 4600）16 個を

並列動作させ，430×240×939 のボリュームデータを
512×512 画素の画面上に 40 フレーム/秒以上で可視

化している．

4. 医用セグメンテーション技術

医用画像（2次元/3次元）から対象となる領域を抽

出するセグメンテーション処理は，様々な目的の医用

画像解析や可視化の基盤となる大変重要な処理である．

画像からの領域抽出処理は医用画像に限らず一般的に

容易ではないが [133]，医用画像から領域抽出を行う際

に特に問題となる難しさとして，i）抽出すべき領域が
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個人形状差の大きい自由形状であること，ii）検査機

器の 1スキャン内のゲイン不均一性，iii）呼吸，体動，

拍動によるアーチファクト，iv）一つのボクセルに二つ

の領域がまたがるパーシャルボリューム効果（Partial

Volume Effect），などが挙げられる．i）に対しては，

個人形状差を吸収する可変形状モデル（後述）が比較

的有効に働く．しかし，病変が存在する場合，一般的

な形状から大きく外れることもあり，こうしたことへ

の対処はまだ十分解決されていない．ii)は，対象情報

と関係なく濃度値を変動させてしまう要因の一つであ

るが，特にMR画像のゲイン不均一性が問題となるこ

とが多い．iii) は，生体を対象とする固有の問題であ

り，各原因に応じた処理が要求される．iv) では，近

傍の画素/ボクセル値を考慮したサブボクセルの処理

が必要となる [134]．

セグメンテーション手法は，処理時に着目する特徴

単位に応じて，次のように大別できる．

（ 1） 画素/ボクセルベースト：画素/ボクセル単位

の特徴値（ex. 濃度値）のしきい値処理により識別．

（ 2） エッジベースト：領域間の境界となるエッジ

（濃度値など画素の特徴値が隣接する画素間で大きく

変わる位置）を抽出し，それを連結して境界線を抽出．

（ 3） 領域ベースト：ある特徴が均一な領域（互い

に隣接する画素の塊）を抽出．

（ 1）においては，画像全体で唯一のしきい値が効果的

に働く場合は少なく，局所的にしきい値を変動させる

適応型しきい値（adaptive thresholding）が多く用い

られる．また，近傍の画素/ボクセル値のもつ値や識

別結果を考慮する手法が開発されている．（ 2）のエッ

ジ抽出に関しては一般的なソーベル (sobel) オペレー

タや Canny 法などが使われるが，コントラストの弱

さによるエッジの欠落，背景や領域内のノイズエッジ

の混入は避けられず，実際に境界であるエッジの選択

と連結が非常に難しい．このため，近年では，後述す

る deformable modelを用いて，滑らかさや既知の形

状情報など，他の拘束条件を取り入れて対処すること

が多い．（ 3）に関しては，画像処理一般に用いられる，

領域拡張法（region growing）[135], [136]，分割統合

法（split and merging）がよく用いられる．上記，い

ずれも種々の手法が開発されているが，網羅的な解説

は既存の書物 [2], [3]に譲り，以下では，各アプローチ

において，近年，活発に開発が進められている手法に

ついて紹介する．

画素/ボクセルベースト手法の最近の動向は，統計

的手法の活用であろう．特に，不完全データの最ゆう

推定解法である expectation-maximization（EM）ア

ルゴリズム [137] を用いて，先に挙げた ii) 画像上の

ゲインの不均一性分布を同時に推定しながら，画像内

の領域抽出を行う戦略が有効である．画像内に現れる

各組織の明るさは既知の平均値と小さな分散をもつガ

ウス分布で与えられるとし，各画素/ボクセルの値を，

画像上で滑らかに変化する各画素/ボクセルごとのゲ

インの変化（0～1.0）と，どの組織に属する画素/ボ

クセルであるかによって定まる本来の濃度値の積で定

式化して，EM アルゴリズムを適用する [138], [139]．

Zhangら [140] は，この考え方に隠れマルコフモデル

(HMRM)を導入することにより，ヒストグラム上の

対象領域モデルだけでなく，画素の空間的な配置の近

接さも考慮する対象領域モデルを実現して，結果を向

上させた．同様な手法を超音波画像における同一組織

領域内の濃度値不均一性の除去に適用した研究 [141]

も見られる．

領域抽出手法でよく用いられるのは，領域拡張法の

一つである watershed 法 [142] である．これは，画像

を画素の濃度値や微分値を標高とする地形とみなし，

標高の低い部分から水を満たすアナロジーを用いて，

分水嶺 (watershed)に仮想的なダムを築いて境界を求

める．領域成長法で一般的に必要とされるしきい値を

必要としないという大きな長所があるが，必要以上に

領域分割を行ってしまう傾向がある．また，画像のコ

ントラストが非常に弱い境界では，画像情報だけで正

しい境界を抽出するのは不可能で，次に述べる可変形

状モデルの性格を組み合わせることにより対処した手

法 [143] も提案されている．

現在の領域セグメンテーション・輪郭抽出手法を大き

く転換させたのは，動的輪郭モデル（Active Contour

Model）[144], [145] を用いた戦略であろう．濃度値，

エッジ，または各データ固有の領域/境界らしさなど

の画像情報との一致度と対象の形状情報拘束の両要因

を組み込んだ評価式を作成し，エネルギー最小化問題

として解き，最適な境界輪郭を得る．原点となる 2次

元可変形状モデル snakes の詳細に関しては，他の解

説 [146 など] を参考にされたい．このアプローチは，

モデルの初期形状とその変形しやすさを左右するパラ

メータを適切に与える必要があるが，局所的な境界特

徴の欠如や，似たような背景エッジが近傍に存在する

場合への頑健性を大きく増す点において非常に有効で，

モデル表記法，解算出方法，3次元への拡張など，様々
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(a) (b)

(c) (d) (e)

図 13 ASMによる心室抽出：(a)学習に使うサンプルデータ，(b)学習された変形のパター
ン，(c) 入力超音波画像，（d）ASM の初期形状，(e) 最終抽出結果．(from [153],

c© 1995 Elsevier, Inc.)

Fig. 13 Extraction of heart chamber boundary by ASM: (a) Sample data for learn-

ing heart ventricle shapes; (b) Shape variation patterns obtained by prin-

cipal component analysis; (c) Original echocardiogram image; (d) ASM

at initial state; (e) Final results. (from [153], c© 1995 Elsevier, Inc.)

な改良が加えられていった [147]～[152]．

snakesは基本的により滑らかな形状に近づくが，そ

れではコーナーが検出されにくかったり，望ましくな

い性質も現れる．Cootesら [153]は，これに対して輪

郭形状が変動する対象固有の傾向を学習し，その傾向

に従ってのみ変形する Active Shape Model（ASM）

を提案した．具体的には複数の学習用データから抽出

した各対象形状を代表点の座標値で表し，この値の変

化を主成分分析（PCA）することにより，対象の平均

形状，及びそこからの代表的な変形モードを付加した

Point Distribution Model（PDM）を得る．Active

Shape Model は，この傾向に従ってのみ変形しなが

ら画像情報との一致を目指すので，ノイズに対する頑

健性が大きく向上する．図 13 にこの手法を，心臓エ

コーからの心室抽出に適用した例を示す．あらかじめ，

図 13 (a)のように与えられた心室形状の学習データか

ら，図 13 (b)のような形状変形傾向のパターンを学習

する．新たに図 13 (c)の観測データが与えられたとき

に，図 13 (d)の初期形状を，先に学習した変形パター

ンの枠内で画像データに合うように変形することによ

り，このようなコントラストの弱い画像からも妥当な

図 13 (e)の抽出結果を得る．ただし，学習データを正

常臓器ばかりで作ると，その傾向に見合った形にしか

変形せず，病変を表す形状変化が抽出できないおそれ

があるので，目的に応じた学習サンプルデータの選択

が重要である．あらかじめ，多くのサンプルデータで

学習する手間は必要であるが，そうした学習面を助け

る手法 [154]，また，境界近傍の濃度値の分散など境界

識別に最適な情報を利用する拡張 [155] など多くの改

良手法が開発されている．

上記の PDM で表されたモデルの主成分分析では，

主要な変形パターンモードが座標値の変化の仕方で表

現されるため，その変形の意味は必ずしも明白ではな

い．これに対して，学習用データの対象領域を超 2次

曲面（Super Quadric）などのパラメトリックなモデ

ルで表し，モデル形状を特徴づけるパラメータの変動

傾向を PCA を用いて同様に算出する手法では，突出

やねじれなどの意味をもつ各パラメータの変動傾向が
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t = 0.0000 t = 0.1250 t = 0.1750 t = 0.2500

(a)

t = 0.0000 t = 0.12350 t = 0.3910

(b)

図 14 レベルセット法による領域抽出：(a) トポロジー変化を許容する例 (b) 複雑な突
出形状を抽出する例 (from [162], c© 1995 IEEE)

Fig. 14 Region extraction by level set method: (a) Topological spilit; (b) Reconstruction

of a shape with siginificant protrusion. (from [162], c© 1995 IEEE)

明らかになるため，診断に有用な情報へとつながりや

すい [156]～[159]．

現実には，snakesの初期形状，及び，変形しやすさ

を左右するパラメータを適切に与えることが難しい場

合が多々ある．こうした問題点を克服するアプローチ

として，輪郭を輪郭上の各点の曲率と近傍の画像値に

基づき発展（伝搬）させる発展方程式を作成しこれを

解くことにより，輪郭を望ましい状態に変形させる方

法が，多く用いられ始めている．発展方程式とは，森

林火災が広がっていくその炎上領域境界線，若しくは

氷が解けていくときの表面形状の時間的変化を表すよ

うな式である．こうした手法は，snakes のように調

整パラメータを多く必要とせず，かつ，レベルセット

（Level Set）法 [160], [161] を用いて解くことにより，

分割，統合などのトポロジー変化に自然に対応するた

め，複数の領域が存在する場合にも，その領域数をは

じめに与えることなく同時に抽出できるという大きな

長所をもつ（注4）．

レベルセット法とは，閉曲線（閉曲面）が各点の

曲率に応じて伝搬していく方程式の解を，1 次元高

次における関数面（Level Set Surface (φ)）の等値レ

ベルの点の集合として求める解法である．具体的に，

時刻 t における境界線（面）の位置を x とすると，

φ(x(t), t) = 0 に対応する発展方程式，

φt + F (|∇φ|) = 0

を解く．ここで，F は境界線（面）の発展のスピード

を左右する関数である．Malladi ら [162] は，各境界

線の曲率に依存するスピード関数 F に

kI(x, y) =
1

1 + |∇Gσ ∗ I(x, y)|

のように画素値の微分値の大きさに依存する係数

kI(x, y) を掛けることにより，明るさ変化最大位置で

スピードを 0に近づかせ，境界抽出を行う手法を提案

した．図 14にこの手法を適用した例を示す．図 14 (a)

はレベルセット手法がトポロジー変換に自然に対処す

る例，図 14 (b) は，snakes と異なり複雑な突出部の

抽出が可能である例を示す．また，これと同時期に，

Caselles らは，境界線抽出問題を，適切に定義した空

（注4）：snakes の拡張としても，脊椎や頭蓋骨のような穴のあいた複雑
な対象形状のために，トポロジー変化も可能なモデル [McInerney 99]

も開発されてはいるが，干渉チェックなど特殊な処理を必要とする．

1902



サーベイ論文／3 次元画像解析とグラフィックス技術の医学応用に関するサーベイ

(a) (b)

図 15 レジストレーション応用例：(a) 術前に取得した検査データの術中での Augmented

Reality 提示 (from [287], c© 1996 IEEE)．(b) 正常脳とアルツハイマー脳との
比較 (from [288], c© 1997 Elsevier)．

Fig. 15 Application examples of registration: (a) Enhanced Reality Visualization

(from [287], c© 1996 IEEE); (b) Calculation of inter-subject transforma-

tion (from [288], c© 1997 Elsevier).

間における重み付き距離最小の経路（リーマン空間に

おける測地線）探索問題と置き換え，これをレベルセッ

ト法を用いて解くGeodesic Active Contours [163]を

提案している．発展方程式は上述のようにシンプルで，

2次元境界線抽出から 3次元境界面抽出への拡張も自

然で容易である [164]．

管状，複雑な枝分かれなど他臓器とは異なる形状特

徴を有する血管領域の抽出においては，その特徴に対

応する固有のセグメンテーション手法が多数開発され

ている [165]～[168]．最近では，濃度値だけでなく，血

流速度，方向情報を統合的に利用し，より頑健な抽出

を行う手法も提案されている [169]．

5. 医用レジストレーション技術

「レジストレーション」は，基本的に「対応画像間

で対象の各部位が最もよく対応するための変換を求

める処理」を示す．対象画像の組合せによってこの変

換方法が，剛体変換，非剛体変換（アフィン変換，柔

軟物体変形，個体間形状差のノーマライゼーションな

ど），投影変換（2D画像-3D画像間の対応）と様々に

存在し，その変換に応じて（剛体/非剛体/2D-3D）レ

ジストレーションなどと呼ぶ．医用診断支援の様々な

状況で重要なかぎとなる処理で，非常に盛んに研究

されている [170]～[172]．代表的な応用例として，図

15 (a)に術前に取得した検査データを手術中に患者の

体に位置合せしAugmented Reality提示する例 [287]，

図 15 (b) に正常脳と病変のある脳とを非剛体レジス

トレーションし部位の形状変化を観察する例 [288] を

示す．

近年までは，画像からまず対象領域を抽出し，その

境界線/面，または特徴的な点を対応特徴としてレジ

ストレーションを行うのが主流であったが，特徴抽出

を行わず入力画像情報全体をそのまま用い，画像間

の類似性評価を行う研究が増えてきた．この背景に

は，近年の計算機性能の飛躍に加え，診断支援の目的

で検査画像データ同士をレジストレーションして表示

する（だけでそれ以上の情報抽出を必要としない）要

求が増えている要因があると思われる．こうした手法

は，画像からの特徴抽出などの前処理を必要とする

ことなく，処理が単純であり，処理過程に誤差が集積

されない利点がある．画像間の類似性評価のために，

濃度値の相関，フーリエ空間における相関など様々な

類似性指標が工夫されてきたが，現在最も着目され

ているのは，Maes らによって導入された相互情報量

（Mutual Information：以後，MIと表記）の最大化で

あろう [173]．

MI最大化の原理は，対応付けを行う画像間で，二つ

の画像が正しくレジストレーションされたときに，対

応する画素/ボクセルの統計的な依存性（または，情報

冗長性）が最大になるという性質を利用している．情

報間の依存性が高いというだけで，何の情報であるか

にはよらないため，同じ組織が異なる画像特徴として

現れる，MR-CT画像間のようなマルチモーダルデー

タのレジストレーションに特に有効である．図 16 は

MI最大化によって，Visible Human Dataset [174]の

T1強調MRIボリュームデータに，フルカラー断面ボ
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(a) Reference image r (b) Floating image f

(c) hα(f , r): Before (d) hα(f , r): After (e) Registered f

図 16 相互情報量最大化によるレジストレーション
Fig. 16 The registration by maximizing mutual information. (a) The reference

image r. (b) The floating image f . (c) hα(f , r). (d) hα(f , r) after the

registration. (e) The registered f .

リュームデータの赤色チャネルを整合した例である．

基準画像 r（図 16 (a)）とこれにレジストレーション

したい対象画像 f（図 16 (b)）があるとすると，f を

変換 α によって新しい位置に設定するごとに，二つの

画像が重なった領域の各点における 2枚の画像の濃度

値を 2軸とする 2次元ヒストグラム（joint histgram）

を作成する（図 16 (c)）．正しくレジストレーションさ

れるほど，ヒストグラムが明確なピークをもつが（図

16 (d)），最も明確なピークをもつ状態（図 16 (e)）は，

同時（結合）分布及び周辺分布から算出されるMI，

Iα(f , r)

=
∑
f,r

pF R,α(f , r) log2

(
pF R,α(f , r)

pF,α(f , r) · pR,α(f , r)

)
,

を最大化することによって得られる（注5）．ただし，

pF R,α(f , r) =
hα(f , r)∑
f ,r

hα(f , r)
,

pF,α(f ) =
∑

r
pF R,α(f , r),

pR,α(f ) =
∑

f
pF R,α(f , r),

とする．ここで独立成分分析の説明に使った図 5を再

び見てみると，y1，y2 をそれぞれ，r，f に置き換え

ることで，MI（I(f , r)）の最大化が，r と f の整合

を最大にすることが理解できるであろう．処理の精度

や頑健性を高めるためには，2次元ヒストグラム算出

時の画像のサンプリング法や，最大値探索法，また，

レジストレーションパラメータの決定順序などを考慮

する必要がある．

アフィン変換など非剛体レジストレーションに MI

を用いた研究もあり [175]，PC用 GPUのテクスチャ

マッピング機能を利用した高速化も行われている [176]．

しかし画像全体の類似性を用いる手法共通の性質とし

て，レジストレーション時の変形自由度が高くなるほ

ど最大値探索時の探索空間が広がり，局所安定解に陥

る危険性も増す．状況に応じて，MIよりも良い特性を

もつ類似性指標も検討されている [177]～[179]．また，

異種検査画像間のレジストレーションでも，コントラ

ストが弱くノイズの多い超音波画像との対応は特に難

しいが，Rochら [180]は，類似性指標の工夫により良

（注5）：通常，医用 3 次元画像は，同じような方向で撮影されるので，
図 16 (c) と図 16 (d) は，あまり差があるように見えない．整合前後の
2 次元ヒストグラムのはっきりした違いは，[Maes 97] の図などを参照
されたい．
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い結果を導いている．術前に撮影された CTやMRの

3次元データと術中に撮影される 2次元 X線画像との

レジストレーションに代表される 2D-3Dレジストレー

ションにおいても，3D データから Digitally Recon-

stracted Radiograph（DRR）と呼ばれるシミュレー

ション画像を生成し，画素間の類似性指標に基づき両

者を位置合せ（alignment）する手法が開発されてい

る [181], [182]．また，近年，3次元モデルとビデオ画

像をレジストレーションする研究も始まり，統計的傾

斜法 (stochastic gradient ascent) やフレーム間オプ

ティカルフローの利用など，それぞれ工夫を加えた画

像ベーストな手法が用いられている [183], [184]．

画像ベーストな手法に対し特徴ベーストと呼ばれる，

画像から抽出した自由形状面や自由曲線輪郭を剛体

レジストレーションする手法では，Iterative Closest

Point (ICP) アルゴリズム [185] が最も代表的であろ

う．今，3 次元画像から抽出された対象面をモデルと

して，別の 3次元画像から抽出された観測面にレジス

トレーションする課題を例とすると，モデル面上の各

点ごとに観測面内で一番近い距離の点を仮対応点とし

て求め，得られた点対応を最小二乗誤差基準で満たす

剛体移動をモデルに施し，新しいモデル位置で再度距

離に基づき仮対応を求める，という処理を繰り返す．

適切な初期位置を与え，多くの仮対応が正しければ，

繰返しによりモデル面が観測面にレジストレーション

される．その収束性は [185] で検討されているが，局

所安定解に捕われないための初期推定値の許容誤差

は，対象形状に大きく依存する．ICPアルゴリズムは，

2 次元観測点と対象の 3 次元モデルの投影点との距

離 [186], [187]や，2次元観測点への投影線と 3次元モ

デル点との距離 [188] を基準として用いて，3D-2Dレ

ジストレーションにも利用されている．その場合，モ

デル点と観測点の単純なユークリッド距離の近さで仮

対応を決めると誤対応になることが多く，これを避け

るために，マハラノビス距離 [186]やボロノイ図 [187]

を利用する工夫がされている．

柔らかな臓器の変形を考慮したレジストレーション

として，術前と術中の脳をレジストレーションする際に

脳組織が重力効果で変形する問題への対処法が，剛体

（頭蓋骨），流体（脳脊髄液），弾性体（その他の柔らか

な組織）などの，組織の非均一性を考慮したモデルを

用いて，数多く検討されている [189], [190]．また，完

全な自動レジストレーションを目指し，Ferrant [191]

らは，いくつかの内部組織の輪郭を自動抽出し，この

輪郭を対応特徴として，組織の生体的な変形（重力に

よる移動，術中の脳の膨張など）を考慮した弾性有限

要素モデルを用いて，全体の対応付けを行う手法を提

案している．心臓の時系列検査画像においては，連続

フレーム間のレジストレーションを繰り返すことによ

り，心臓の動きを追跡し，その伸縮運動を解析するこ

とが可能である [192], [193]．心臓の規則的な伸縮運動

の原理を考慮したモデルを用いることにより，より頑

健なトラッキングを実現するとともに，同時に，その

運動の特性を表す診断に有効なパラメータを得ること

が可能である [194], [195]．最近では，変形量も個人形

状差も非常に大きいため，対応付けが非常に難しい乳

房を対象とした手法の研究も始められている [196]～

[200]．

異なる個体間，若しくは標準データであるアトラス

と個人との同一部位のレジストレーションにおいては，

頭部を対象とした研究が多い [201]．頭蓋骨や脊髄な

ど比較的個体間の変形が大きくない対象に関しては，

1. 剛体移動

2. グローバルな変形 (Affineなど)

3, 局所的な変形

の順にモデルを変形させることが多い [202], [203]．こ

れに対して，脳内組織全般の対応をとるような個体間

形状差が非常に大きい場合には，対応すべき画像 I0，

I に対して，I = ϕI0 と写像する滑らかな（微分可能

な）関数が存在するという基本仮定のもと，その関数

を求める様々な手法が提案されている．複雑な非線形

問題を解くことになるため，対応するデータ間で画像

相関が最大となる，若しくは特徴的な点の対応関係が

満たされることを指標として写像の正しさを評価しな

がら，対象画像を目標画像により近づくように徐々に

変換（変形）することにより，ϕ を逐次的に求める．こ

の際の変換方法は，有限要素法 [204]，薄板スプライン

（Thin-plate Spline）[205]，流体力学 [206], [207]，各

ボクセルの拡散過程 [208]，微分同相写像空間上の測地

線算出 [209]，オプティカルフロー算出 [210] など様々

なとらえ方で定式化され，その解法が工夫されている．

逐次式で解く際に，どの経路を通るかによりレジス

トレーション後の対応関係も変わり，拘束がなければ，

再現性が低くなり，局所解に陥りやすい．これに対し

て，多重解像度戦略を用いて階層的に安定した解を求

める方法 [204], [210], [211]，画像 I から画像 I0 への

変換が，画像 I0 から画像 I1 への逆変換と一致する一

貫性（Consistence）を条件にする方法 [212]，微分同
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相写像空間上の測地線（最小重み付け距離となる変換）

とする方法 [213]，などが提案されている．また，測地

線を算出するアプローチにおいては，最終的に対応関

係が得られたときの測地線の長さがその二つのデータ

間の近さを表す指標となり，こうした情報は，正常脳

からどの程度はずれているかなど，診断を助ける指標

となり得る．

また，最近では，血流速度ベクトル情報を含むMR-

PCA や，水の拡散テンソル情報 [112] などの，1 画

素/ボクセルが高次の情報をもつ検査データの標準

データと，個体間との，非剛体レジストレーション手

法 [214], [215] の研究も始まっている．

6. 医用シミュレーション技術

6. 1 解剖レベルシミュレーション

計算機の性能が大きく向上し，医用画像の可視化処

理がリアルタイムで行えるようになってくると，診断

や手術などの医用シミュレーション（medical simu-

lation）も現実味を帯びてくる．しかし，シミュレー

ションを，解剖（anatomy），物理（physics），生理

（physiology）の，どのレベルで行うかによって，その

難しさは大きく異なる [216]．

解剖レベルシミュレーションは，変形しない対象物

の幾何構造にのみ注目するシミュレーションである．

この種のシミュレーションとしては，対象物が剛体（骨

片）でリアルタイム性を必要としない頭蓋骨形成手術

シミュレーション [217]などが実用レベルの成功を収め

ている．また，CTなどで撮影した 3次元ボリューム

データから体内の仮想映像を合成し，内視鏡診断を代

行する仮想化内視鏡（virtual endoscopy）も解剖レベ

ルシミュレーションに含まれる．内視鏡のシミュレー

ションは，CT 画像では空気と軟部組織の濃度差が大

きいので，空気と接する結腸や気管支などの幾何モデ

ルを空気側から可視化した映像が，コンピュータグラ

フィックスの分野で古くから作られており，だれがこの

分野のパイオニアであるかについては諸説ある．一般

に virtual endoscopyと呼ばれる技術の報告は，90年

代半ばから医学関係の学会アブストラクトなどに現れ

るようになった [218]～[227]．この時代の仮想化内視

鏡技術は，マーチングキューブズ法と当時のグラフィッ

クスワークステーションを組み合わせたものが主で，

描画速度は毎秒 2フレーム程度で [220]（注6），十分に対

話的なナビゲーションは実現されていない．[225]では，

Visible Human Male Dataのフルカラーボリューム

データに対して，精細なボリュームレンダリングによ

る仮想化結腸鏡のシミュレーションを行っているが，

ナビゲーションムービーの生成はオフラインで行って

いる．

図 17に示すHongらのシステム [228], [229]では，z

バッファを利用した可視性判定メカニズムを採用して，

100万ポリゴン以上の結腸データに対して毎秒 10～20

フレームのスムースなナビゲーションを可能にした．

更に，腸壁とカメラに物理モデルを採用し，高い操作

性と衝突回避を実現している．このシステムでは位置

xにおける仮想カメラの運動量 P が，

Ṗ (t) = −∇V (x)− k1P (t) + F user(t)

のような力学モデルで定義されている．V は目標地点

や腸壁からのユークリッド距離によって決められるポ

テンシャル関数 [230] で，最短経路探索や腸壁との衝

突回避に使われる．kl は摩擦係数，F user はユーザが

マウスを使って外部から加える力である．同様に仮想

カメラの姿勢は，角運動量 L を，

L̇(t) = zbody×F user(t)−kaw(t)+τoption(t) (7)

のような力学モデルで制御する．zbody は仮想カメラ

の光軸方向であり，w は角速度，ka は回転摩擦係数，

toption は重力などの外力から生じるトルクである．こ

の物理モデルに従うユーザインタフェースでは，画面

上の進みたい方向にマウスボタンをクリックすること

で，仮想カメラモデルに対して一定の力を加えること

ができ，それによる並進・回転運動で，腸内を自由に

移動することができる．大学の授業で学ぶ力学の多く

は，式 (7)のような角運動量の定義に，動作範囲を制

限した上で極座標表現（オイラー角）を使うが，任意

方向を向く仮想カメラモデルでは，方向の表現に回転

行列を使う必要がある [231]．これは，3次元の極座標

表現では，姿勢によっては回転自由度の一つが消失し，

仮想カメラの回転運動が不安定になる，ジンバルロッ

ク（gimbal lock）と呼ばれる現象が生じるからであ

る．回転行列の定義には 6個のパラメータが必要であ

るが，クオタニオン（quoternion）[232]を使えば四つ

で済み，誤差も生じにくい．クオタニオンは，画面上

のマウス操作で対象物を回転させる，有名なトラック

ボール関数 [233] にも使われている．クオタニオンや

行列を扱ったグラフィックスの参考書としては [234]な

どがよい．

（注6）：ポリゴン数，画面サイズは記載されていない．
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図 17 仮想化内視鏡システム [229]

Fig. 17 The virtual colonoscopy system [229].

6. 2 物理レベルシミュレーション

皮膚や筋肉などの軟組織を扱う手術シミュレーショ

ンでは，複雑な物理モデル（physics-based model）の

実時間表示（30フレーム毎秒程度）が必要である．特

に，ハプティックスデバイスによる自然な力感フィー

ドバックのためには，500Hz～1 kHzの更新レートで

の変形シミュレーションが必要とされ [235]，最新の計

算機をもってしても，非常に難しい．

手術シミュレーションを目的とした，リアルタイムの

軟組織シミュレーションでは，複数の質点（mass）を，

粘弾性（visco-elasticity）をもったリンク（spring）で

つないだばねモデル（mass-spring mesh）で近似する

方法がよく使われる [236], [237]．このモデルでは，質

点 i の位置 xi に関して，

miẍi+γiẋi −
∑

j∈N(i)

Ki,j(‖xj − xi‖ − li,j)
xj−xi

‖xj−xi‖
= f i(t,xi)

のような運動方程式をたて（mi は質点の質量，γi は

振動を減衰させる緩衝（damping）係数，Ki,j は質点

i，j 間をつなぐばねのばね定数，li,j はばねの自然長，

f i(t,xi) は時刻 t に xi に働く外力），時間ステップ

∆tを使って ẋ と ẍ を数値積分することで，質点の位

置と速度を計算する．実装が簡単で，質点ごとに並列

計算が可能であることから，頭蓋骨手術後の顔面形状

の予測などに使われている [238]．しかし，このモデル

は，ばね定数が臨界値，

Kc =

∑
i mi

nπ2(∆t)2

より大きいと不安定になる [216]．ここで n は質点の

総数である．つまり，モデルを高速かつ安定に動作さ

せるには，ばね定数を小さくするか，質点の総数を減

らす必要があり，剛体状の物体や，複雑な構造の物体

の表現が難しくなる．[239]では，こうした問題を避け

るため，変形を局所に限り，ẋ と ẍ を 0 とみなした

準静的（quasi-static）な質点移動を行うことで，実時

間の血管縫合シミュレーションを実現している．ばね

定数は，普通，経験的に決められるが，磁気共鳴弾性

イメージング（Magnetic Resonance Elastography:

MRE）による決定法も研究されている [240]．

生体組織の特性を忠実に再現するシミュレーション

が必要な場合には，応力–ひずみ関係を考慮した有限要

素法（FEM）[241]が必要である．FEMは，内部の応

力–ひずみ特性を与えた立体要素をつなぎ合わせて対

象物を近似する方法で，立体要素は CTや MRIなど

の 3次元画像から容易に生成でき，四面体（4ノード

モデル）[242], [243]，8ノードモデル [150]，20ノード

モデル [244]などが使われる．一般に，生体の応力–ひ

ずみ特性は非線形であり [245]，非線形 FEMは非常に
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計算コストが高い．これまでは，眼球などの比較的単

純なモデル [246]以外では，変形が微小（メッシュサイ

ズの 10％程度以下）であるとの仮定のもと，線形弾性

体モデル（linear elastic material model）[247] が使

われていたが，最近になって，非線形 FEMを使った

手術シミュレーションも現れ [243], 生体組織の応力–

ひずみ特性の実測値を手術シミュレーションに取り込

むことも可能になり始めている．

線形弾性体モデルでは，外力 f による頂点位置の変

位 uが，

Ku = f (8)

のような連立方程式で表現される．K は剛性行列

（stiffness matrix）と呼ばれ，モデルの頂点数の合計

を n とすると対称正定値な 3n × 3n 疎行列になる．

外から見える対象物体表面上の頂点 s と，見えない内

部の頂点 i の 2グループに分け，内部の頂点に外力が

働かないと仮定すると，[
Kss Ksi

Kis Kii

] [
us

ui

]
=

[
f s

0

]

のように変形できることから，

K̆ss = Kss − KsiK
−1
ii Kis

として，式 (8)を，

K̆ssus = f s

のように凝縮（condensation）できる．したがって，

K̆ss の逆行列をオフラインで計算しておくことで，

us = K̆
−1

ss f s

により，頂点の変位が高速に計算できる [247]．ただ

し，この計算法が使えるのは，切開などによる対象物

のトポロジー変化がなく，K が不変である場合のみで

ある．

式 (8)は，常に力の平衡状態にある静的（static）モ

デルで，振動などを表現するには，

Mü + Du̇ + Ku = f

のような動的（dynamic）モデルを使う必要がある．

ここでM は質量行列（mass matrix），D は緩衝行

列（damping matrix）である．この式は，中心差分

を使って，

M

DT 2
[u(t+DT )− 2u(t) + u(t−DT )]

+
D

2DT
[u(t+DT )− u(t−DT )]

+Ku(t+DT ) = f (t) (9)

と書き換え，

K̂ =
M

∆T 2
+

D

2∆T
+ K

f̂ (t) =
2M

∆T 2
u(t)

+

(
D

2∆T
− M

∆T 2

)
u(t−∆T ) + f (t)

とおくことにより，

K̂u(t+DT ) = f̂ (t)

と表せるので，各時刻の変位を，

u(t+DT ) = K̂
−1

f̂ (t)

に従って，やや間接的（semi-implicit）に計算するこ

とができる [247]．しかし，K̂
−1
をリアルタイムで計

算することは容易ではない．

式 (9)の左辺の最後の項で，u(t+∆T )の代わりに，

u(t) を使えば，

u(t+∆T )

=

(
D

2∆T
+

M

∆T 2

) [
2M

∆T 2
u(t)

−
(

D

2∆T
− M

∆T 2

)
u(t−∆T )

− Ku(t) + f (t)

]

のように直接（explicit）に変移を計算できる．この

方法が優れている点は，多くの場合，質量行列 M

や緩衝行列 D に対角行列が使われるため，上式の(
D

2∆T
+

M

∆T 2

)−1

が簡単に計算できること，及び，

Ku を関数 F (u) に置き換えることで，非線形 FEM

にも適用できることである [243]．しかし，explicit法

は，安定性において semi-implicit法には及ばず，∆T

を小さくする必要があり，ばねモデルと大差がなくな

る．そのためか，ばねモデルと FEMの混合モデルも，

いくつか研究されている [248], [249]．
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図 18 神経興奮伝搬シミュレーション [270]

Fig. 18 The nerve excitement simulation [270].

FEM もばねモデルと同様で，組織の均一性を仮定

したモデルが多いが，粘弾性特性が大きく異なる脂

肪組織と腺組織から構成される乳房の変形シミュレー

ションでは，その構成を考慮したモデルが用いられ

ている [250], [251]．また，FEM モデルの弾性特性を

現実の変形と一致するよう調整することにより，異常

候補部分の弾性特性を推定する試みも始められてい

る [252]．

手術シミュレーションには，軟組織の変形以外に，

ステレオ画像の提示，触力覚フィードバック [253]，切

開・縫合などによるモデルのトポロジー変化，手術器

具と軟組織，あるいは，軟組織同士の干渉，などの様々

な問題にリアルタイムで対応する必要があり，これら

はどれも難しい．実用化までの道のりは相当に険しい．

6. 3 生理レベルシミュレーション

コンピュータ内での生理レベルシミュレーションは，

生体内（in-vivo）や生体外（in-vitro）との対比から，

インシリコ（in-silico）生物学とも呼ばれ，ポストゲ

ノム計画の一つとして注目されている．様々な臓器

を生理レベルでシミュレーションすることを目標とす

る，フィジオーム (Physiome)と称するプロジェクト

も始まっているが [254]，その中でも仮想心臓（virtual

heart）[255], [256] の研究に特に高い関心が集まって

いる．これは心臓に発生する渦巻状の興奮波（spiral

wave）を，不整脈や心室細動と関連づける理論 [257]

や，その 3 次元シミュレーション [258] の研究が既に

存在し，仮想心臓における不整脈発生時の異常な興奮

伝搬の様子をコンピュータシミュレーションで再現す

ることが，心臓組織の機能解明だけでなく，創薬支援

やオーダーメイド医療の強力なツールになると期待さ

れるからである（注7）．

[258]では，心臓モデル上での興奮波の発生に，3次

元規則格子上での反応拡散（reaction-diffusion）方程

式を使っている．反応拡散系は，1952年に Turingが，

生物の形態形成や体表模様の発生などのモデルとして

考案した系で [259]，現在では数理生物学の基本法則

になっている [260], [261]．反応拡散系の方程式は，




∂u

∂t
= Du ∇2u+ F (u, v),

∂v

∂t
= Dv∇2u+G(u, v),

のような，複数の化学因子の拡散方程式に，それら

の相互作用項が加わった偏微分方程式で記述される．

この例は，2 種類の化学因子 u, v からなる系を表し，

F (u, v), Dv が拡散係数，F (u, v)，G(u, v) が相互作

用項である．このようなシミュレーションは，2.で述

べたフィルタリング技術を使って，GPU で高速に計

算・可視化できる [262]．

心筋細胞に限らず，一般の細胞には，細胞膜上に各

種のイオンチャネルやポンプと呼ばれる構造があり，

それらの働きの多くは，特有の微分方程式でモデル化

されている．例えば，心筋細胞には，Luo-Rudy（LR）

モデル [263]，京都モデル [264] 等があり，神経細胞に

は，Hodgkin-Huxleyモデル [265], [266]や，その簡略

版の FitzHugh-Nagumo モデル [267], [268] などがあ

る．また，こうした偏微分方程式による連続系モデル

に代わり，最近では，離散的なセルオートマトンで生

体反応をモデル化する試みも多く行われている [269]．

偏微分方程式やセルオートマトンは，3次元の規則格

子空間でのシミュレーションに特に適している．図 18

は，Hodgkin-Huxleyモデルを使った，神経興奮伝搬

シミュレーションである [270]．図 18のシミュレーショ

ンでは，ネズミの神経細胞の共焦点顕微鏡画像から，

（注7）：1996 年に，Hoffman-La Roche という会社が，Posicor とい
う薬のテストに，実際に仮想心臓を使っている．
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本論文で紹介したモフォロジー処理やユークリッド距

離変換を使って，細胞膜のボリュームデータを作って

いる．

生理レベルシミュレーションには，3 次元格子空間

で微分方程式を解くアプローチばかりでなく，モンテ

カルロ法で信号伝達物質の分子運動をシミュレーショ

ンするもの [271] や，細胞全体の代謝エネルギー収支

を記号処理的に扱うもの [272] など，注目する対象の

スケールに応じて，いくつかのアプローチがあるが，

いずれの場合もヒトゲノム計画のような明確なゴール

は設定されていない．一般に，臓器は複数で連携して

機能し，心臓や肺は大きな変形も伴うため，精密な生

理レベルシミュレーションは本当に難しい．前途多難

が予想されるが，3次元医用画像処理で培われた技術

は，いろいろな場面で役立つであろう．

7. む す び

本論文では，主に筆者らが専門とする，ボリューム

グラフィックス，コンピュータビジョン分野の視点で，

ここ 10 数年の間の新しい数理的手法，計算機ハード

ウェア技術などの医学応用の話題を取り上げた．しか

し筆者ら二人の能力不足と紙面制限のため，非常に多

くの重要な研究が抜け落ちていることをお断りしてお

く．特に，画像からの病変部の検出や，良悪性鑑別を

行う画像処理技術は，医用画像処理技術の中心課題の

一つであるが，筆者らの専門外の分野であることから，

本論文では触れなかった．しかし，この分野の研究で

は，医師の診断を完全に代行する「自動診断」技術の

実現はいまだ困難であるものの，医師がコンピュータ

をセカンドオピニオンとして利用することにより，医

師単独よりも診断性能を大幅に向上させる「診断支

援」技術 [273], [274]に関しては，日本国内で非常に優

れた研究が行われており，既に実用化（製品化）され

た，あるいは実用化（製品化）が近いシステムがいく

つか存在することを付け加えておく．例えば，東京農

工大と富士フィルムが共同開発中の乳癌診断支援シス

テム [275], [276]，徳島大学と東芝が共同開発中の肺癌

診断支援システム [277], [278] などがある．診断支援

システムの商用機を扱っている企業もいくつか存在す

る [279]～[282]．

ここ 1，2年の目立ったブレークスルーとして，GPU

によるボリュームレンダリングのリアルタイム化と，

GPU による浮動小数点演算，及び，そのプログラミ

ング言語 [262], [283]の普及が挙げられる．これによっ

て，CPU⇔ メモリ間，メモリ ⇔GPU間のバンド幅

ボトルネックを気にすることなく，3次元画像に対す

るパイプライン化された計算・可視化プログラムを容

易に作成できるようになった．これは医用画像処理，

医用シミュレーションにとって大変強力な道具となる．

また，ネットワークを通して，世界中に分散して存在

する複数の計算機資源の利用を可能とする，次世代の

ITインフラと呼ばれるグリッド技術 [284]と，医用画

像解析技術との連携も今後大きく期待される動きであ

る．ヨーロッパでは，e-diamond [285]，日本では，メ

ディカルグリッド [286] などのプロジェクトが既にス

タートしている．こうした技術が，診断支援システム

に組み込まれることにより，自動診断技術の研究も大

きく前進すると期待している．
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