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TG-132 の翻訳に際して 

 

“非剛体レジストレーション” (deformable image registration: DIR) 放射線治療の臨床現場でこ

の用語を聞くようになったのはここ 5 年ほどであるだろうか. この DIR を用いた機能は放射線

治療分野において急速に発展し, DIR を搭載したソフトウェアは既に臨床導入され, 日々の臨床

で DIR は利用され始めている. このようなソフトウェアでは, 治療装置や治療計画装置と同様に

導入時のアクセプタンスやコミッショニングが必要となる. しかし, 急速に発展してきた分野で

あるため物理ガイドラインの整備が十分整っておらず, コミッショニング手順や評価基準が標準

化されていない現状がある.  

そこで 2017 年に米国医学物理学会 (AAPM) から DIR を含む画像レジストレーションの技術

的解説や具体的なコミッショニング手順・許容値などを含めたガイドラインが発刊された. 国内

においても 2018 年に JASTRO から DIR ガイドラインが発刊され, そのガイドラインでは TG-

132 同様に非剛体レジストレーションの使用方法や使用上の注意点などについて述べており, 

DIR ソフトウェアを臨床利用する際に参考となる. ただ, 具体的なコミッショニング手順や許容

値などについては言及していないため, 早急な対応が望まれている.  

そこでこの問題を解決するため, 2017・2018 年度 JASTRO 研究課題「Deformable image 

registration 搭載システムの安全な臨床利用に向けた実態調査とコミッショニング及び品質管理

プログラムの標準化に関する研究」では, その具体的なコミッショニング手順や許容値を含めた

標準化に向けた研究活動を行っている. その JASTRO 研究活動の一環として, 具体的なコミッシ

ョニング手順や許容値を含んだ TG-132 の翻訳を行った.  

本著は, 非剛体レジストレーションユーザにとってより信頼度の高いコミッショニングや患者

個別検証プログラムを確立するにあたっての一助になると考えられる. また, 本著は非剛体レジ

ストレーションの技術的な解説も含まれているため, 非剛体レジストレーション初学者の教科書

としても利用できるであろう. この翻訳が本邦における DIR の物理ガイドライン作りの足掛かり

になるとすれば翻訳者にとって喜びもひとしおである.  

まだまだ発展途上である分野であるが, DIR ソフトウェアが日常臨床でさらに安全で効果的に

利用されることを祈念し巻頭の挨拶とする.  
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画像レジストレーション・画像フュージョンアルゴリズムは放射線治療で画像を扱うほぼすべ

てのソフトウェアに搭載されている. ほとんどの治療計画装置は, マルチモダリティや時系列デ

ータセットが使用可能な画像レジストレーション・画像フュージョン機能を搭載しており, 腫瘍

や正常組織の輪郭入力を補助する解剖学的アトラスを搭載した装置もある. 治療装置では, 患者

セットアップを行うために, 計画画像と治療中に取得された治療室内での画像間でレジストレー

ションや画像フュージョンを利用できる. さらに発展的なアプリケーションでは, 日々の線量評

価を補助することができ, また一連の治療コースで取得された画像間において輪郭のプロパゲー

トや線量合算を行うために画像レジストレーションや画像フュージョンを用いることで適応放射

線治療が可能となる. これにより治療回毎の解剖学的変化や照射線量の推定が可能となる. この

情報は, 解剖学的・機能的変化を検出することを手助けし, これらの変化は治療計画や投与線量の

変更を決定するための有益な情報となる. 

画像レジストレーションの出力は通常,治療計画や照射のための別プロセスの入力として使用

されるため, ソフトウェアの一般的な不確かさや特定のレジストレーションの結果に起因する不

確かさを理解することは重要である. 残念ながら, 雑音, 歪み, 複雑な解剖学的変化が起こりうる

臨床現場 (real-world) においてはこの不確かさを表現する標準化された数式はない. ソフトウェ

アシステムの妥当性評価は商用システムから入手可能なマニュアルがないため困難な状況である. 

その結果, 望ましくない“ブラックボックス”化した状態で商用システムを利用せざるを得ない.  

この状況と画像レジストレーションと画像フュージョンが治療計画や照射において果たすべき

主な役割を考慮して, 米国医学物理学会タスクグループ 132 は放射線治療における画像レジスト

レーション (剛体と非剛体の両方) において現在のアプローチや解決策をレビューし, これらの

臨床におけるプロセスの QA・QC における推奨を提供する.  
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1.  はじめに (INTRODUCTION)  

 

1. A.  放射線治療における画像データ (Image data in radiotherapy)  

 

放射線治療の日常臨床においては, 数種類の画像データが使用されている. 様々なモダリティ

からの画像データは, 治療計画, 照射, 治療モニタリングに利用される. 治療計画のプロセスにお

いては, 通常は CT が主要な撮影モダリティとして患者の三次元解剖学的なモデルや物理モデル

を構築するために使用される. これらのモデルは, ビームの配置や形状を決定するために使用さ

れ, そのビームによって照射される線量を計算することができる. また, これらのモデルは治療

時の患者セットアップの補助としても使用される. MRI 技術は, 組織の抽出において優れた軟部

組織コントラスト, 生理学的や代謝的な情報の推定を可能とし, PET や SPECT のような核医学画

像技術は, グルコース代謝や DNA 合成のような生理的, 代謝的過程における動態データを提供

できる.  

照射のプロセスにおいては, ファンビームやコーンビームを用いた kV・MVCT 画像のような

三次元 X 線撮影技術が治療室内に導入されている. リアルタイム三次元超音波 (US) もまた治療

中の内部解剖を把握するために使用することができる. 治療装置に直接リアルタイム MR 画像を

撮影できるシステムを統合する研究・開発が行われている. 通常のセットアップや腫瘍の位置確

認に加え, これらのオンボード (on-board) 画像は, 治療中の軟部組織のモニタリングや追跡, 

治療計画変更の補助として使用することができる. 

 

 

1. B.  放射線治療における画像レジストレーションとフュージョンの利用法 (Use of image 

registration and fusion in radiotherapy)  

 

画像レジストレーションは, 二つの画像シリーズ (被変形画像 (データ A) と目標画像 (デー

タ B) ) において同一 (解剖学的) 点に関係する幾何学的移動を決定するプロセスである. 放射線

治療における画像レジストレーションとフュージョンの主な使用は, 以下の三つのステップに分

類できる.  

 

 

1. B. 1.  セグメ ンテー ションのための画像レ ジストレーション (Image registration for 

segmentation) 

 

画像レジストレーションは, 解剖学的アトラスまたは同一患者の異なる時期に撮影された 2 画

像を用いて腫瘍や正常組織の領域抽出 (手動, 半手動, または自動) する際によく利用される 

(例えば, 適応放射線治療).  
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1. B. 2.  マルチモダリティもしくは適応放射線治療計画のための画像レジストレーション 

(Image registration for multimodality or adaptive treatment planning)  

 

画像レジストレーションは, 治療計画時に異なる撮影モダリティから取得した情報 (例えば, 

MR, PET, SPECT, CT) を統合するためによく用いられる. これらは腫瘍や正常組織の輪郭入力

のために利用される. レジストレーションは関心領域 (ROI) を患者のある画像データから他の

画像データ, または解剖学的輪郭情報の基準データから特定の患者画像にマッピングする際にも

利用される. 適応放射線治療を補助するソフトウェアシステムは三次元計画画像から基準画像 

(計画画像) に線量をプロパゲーション (propagation) するために画像レジストレーションを使

用する. これにより, 解剖学的・機能学的な変化, および治療計画や投与線量の変化を把握できる

可能性があり, その日までの正確な投与線量を推定することもできる.  

 

 

1. B. 3.  画像誘導放射線治療のための画像レジストレーション (Image registration for image-

guided radiotherapy)  

 

治療装置は, 患者セットアップを補助するために, 計画画像と治療中に取得される画像間の画

像レジストレーションとフュージョンを行うことができる. 画像レジストレーションは, 治療計

画時と治療時の患者のオフセットを決定するために利用される. その画像レジストレーションか

ら決定された平行移動量は, 主に患者セットアップを調整するために使用される.  

 

 

1. B. 4.  治療効果判定のための画像レジストレーション (Image registration for response 

assessment)  

 

治療計画画像と経過観察用画像間の画像レジストレーションは治療効果の評価にも使用される. 

腫瘍評価における単純な比較ではレジストレーションは必要ないが, さらに発展的な評価, 例え

ば機能画像の変化を評価する場合には正確なレジストレーションが必要となる. 即時性や精度に

対する要求と課題は, 上述した 4 つの主な使用方法によって変わる. 治療計画のためのレジスト

レーションは, 通常はこのプロセスに数日を要するため, 時間的制約は緩い. しかし, 照射時のレ

ジストレーションは, 患者がその場で治療を待機しているため, 高いレベルでの即時性が求めら

れる. これには照射とオンラインでの治療適応のためのレジストレーションも含まれる. すべて

のアプリケーションにおいて高いレベルの精度が期待されるが, 精度が低い場合の影響度は, エ

ラーの伝播に依存する. 治療計画中に起こるレジストレーションエラーは, 治療全体に影響を与

える. そのため, 高いレジストレーション精度が求められる. ある治療回に行ったレジストレー

ションエラーは, たいていはその治療回だけに影響を与える. 多くの治療回数を有する一連の治

療では, ある治療回のエラーの影響は少ないであろう. 画像レジストレーションにおけるシステ

マティックエラーや操作エラーはすべての治療回に影響を与えるかもしれない. 適応時における
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それらの不確実性の影響は, その適応のタイミングや新しい治療計画下で照射される予定の計画

線量の治療回数に依存する.  

 

 

1. C.  画像レジストレーションとフュージョン QA プログラムの臨床導入 (Clinical integration of 

image registration and fusion QA program)  

 

このタスクグループは, 各施設において公式な画像レジストレーション品質保証 (QA) プログ

ラムの導入への勧告を行う. そのプログラムは, 下記の注意点を含み, ここで提供される勧告に

基づいて作成されることが望ましい. このプログラムの主な目的は患者個別の画像レジストレー

ションの精度と質を保証することである. また, プログラムの構成と期待される効果は公式に文

書化し, このプロセスにおける個々の操作者の役割と責任を定義することが望ましい. さらに, 

このプログラムは品質管理委員会 (QAC) によって管理され, 以下の点を含むことを推奨する.  

 

1. 治療計画, 照射, 適応的な再計画, 治療効果判定における画像レジストレーションとフ

ュージョンの妥当性確認と品質保証 

2. 使用するツールの精度を担保するための画像レジストレーションとフュージョンのコミ

ッショニング 

3. 画像レジストレーションの使用目的に応じた適切な各チームメンバーの役割, ワークフ

ロー, 許容値の決定 

4. 患者個別の画像レジストレーションの臨床評価 

 

図 1 で示されるようにこれらの勧告は他の AAPM タスクグループの勧告と併せて使用される

ことを想定している.  

このタスクグループの勧告を臨床に導入する際の詳細な内容は施設ごとに異なる可能性があり, 

それらは以下の項目に依存する. その項目は, 臨床環境やリソース, 画像レジストレーションの

使用方法 (1. B 節), 画像レジストレーションのスケジュール (画像レジストレーションをすべて

の治療のプロセスで使用する時), 画像レジストレーションに許される時間 (どの程度迅速に画像

レジストレーションを行い, 検証する必要があるか), 使用するレジストレーションソフトウェア

の能力, などが挙げられる. 図 1 に典型的な画像レジストレーションプロセスの臨床導入とこの

タスクグループと他のタスクグループの勧告の関係性を示す. またこの図は, 画像レジストレー

ションの臨床業務は放射線治療の他のプロセス同様に多岐に渡り, 普遍的にすべてのプロセスに

適応できる総合的な勧告は実用的ではないことを示している. ここで述べた概要は各施設が高品

質で安全な放射線治療の実施を担保するために考慮すべき一般的なアプローチと枠組みである. 

ただし, 各施設の使用方法や画像レジストレーションプログラムの必要性に対して本稿で提供す

る勧告の妥当性を判断することは, 最終的には各施設や各施設の QAC の責任である.  
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1. D.  用語集 (Glossary of terms)  

 

画像レジストレーション (Image registration) — 二つの画像シリーズ (被変形画像 (データ A) 

と目標画像 (データ B) ) において同一 (解剖学的) 点に関係する幾何学的変形を決定するプロセ

ス.  

 

画像フュージョン (Image fusion) — 変形画像と目標画像を融合した表示. 

 

変換 (Transformation) — 被変形画像 (データ A) を目標画像 (データ B) に一致させるために

被変形画像に適応させる関数. 

 

レジストレーション指標 (類似度) [Registration (or similarity) metric] — 1 対の画像データがど

の程度一致しているかの程度を定量評価する. 

 

剛体レジストレーション (Rigid registration) — 画像のすべての点間の距離を変化させない平行

移動によるレジストレーション. 剛体レジストレーションはすべての方向における回転と平行移

動を含む.  

 

アフィンレジストレーション (Affine registration) — 剛体レジストレーションからの変形に加え, 

拡大, せん断, 反射を行うことができる. すべての点間の距離は維持されないが, 剛体レジストレ

ーションと同様に, 変形後でも平行線は平行のままである.  

 

非剛体レジストレーション (Deformable registration) — レジストレーション変形は, 目標データ

のボクセル数の三倍の自由度を持った空間的な変形となりうる (例, 目標データのすべてのボク

セルに対して固有な変形ベクトル) . 
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2.  画像レジストレーション技術 (Techniques for image registration)  

 

本章では, 画像レジストレーションとフュージョンアルゴリズムの簡単な概要を説明する. し

かしながら, 包括的な説明については, 読者は文献を参照されたい 1-7. 一般化するために, データ

A およびデータ B とは, レジストレーションする任意の 2 つの画像セットを指し, A が被変形画像

セット (例えば, 別の画像セットに一致するように平行移動または変形された画像セット), B が

目標画像セット (例えば, 別の画像がレジストレーションされた画像セット) とする. これらの

用語は, 放射線治療アプリケーションが, どの画像が被変形画像で, どの画像が目標画像かを指

示するものとして, 意図的に一般化されていることに留意しなければならない. 例えば, 放射線

治療計画において, 仮に MR 画像が計画 CT 画像に照合される場合, MR 画像は被変形画像で, CT

画像は目標画像である. しかしながら, 適応放射線治療においては, 元の CT 画像からの線量を新

しい CT 画像にマッピングするために元の計画 CT 画像が被変形画像となり, 治療期間途中の CT

画像が目標画像となる. 変換行列 T は, 被変形画像の点が固定画像上へマッピングされる位置を

記述するレジストレーションマトリクス (以下に示すような剛体, アフィン, 非線形変換) を示

す. プライム記号“ ’ ”は画像セットへ変換行列を適用させる意味で利用される (例えば, データ A’

はデータ B にレジストレーションした画像を作成するために, 変換行列 T をデータ A へ適用さ

せた結果を示している).  

Mainz と Viergever 8 によって要約されているように, レジストレーションは以下の 9 つの基準

によって定義づけられる.  

 

A. 次元 (Dimensionality)  

B. レジストレーション理論の性質 (Nature of registration basis)  

C. 変形の性質 (Nature of transformation)  

D. 変形の領域 (種類) (Domain of transformation)  

E. 交互関係 (Interaction)  

F. 最適化手法 (Optimization procedure)  

G. 利用されるモダリティ (Modalities involved)  

H. 対象 (Subject)  

I. 目的 (Object)  

 

 

2. A.  次元 (Dimensionality)  

 

放射線治療における画像には, 2D または 3D の次元がある. 一般化と包括化のために, 画像は

3D であると仮定する. しかしながら, 同様の原理は 2 次元での平行移動と 1 次元での回転のみを

反映する少ないパラメータの場合に限り, 2D から 2D への画像レジストレーションに適用される. 

これらのデータの本質的な制限により, 実用的なアプリケーションでは, 2D から 2D への画像レ

ジストレーションは, 一般的に剛体レジストレーションに限定されている.  
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2. B.  レジストレーション理論の性質 (Nature of registration basis)  

 

レジストレーション理論の性質 (を理解すること) は, レジストレーションが, 例えば侵襲的

または非侵襲的なフレーム, 型, 基準点を用いる外因性のものか, 画像の特徴やボクセルの内容

を用いる内因性のものかどうかにかかわらず, レジストレーションを容易にし, ユーザに最良の

レジストレーションの計測指標 (metric) を選択させることを可能にする.  

レジストレーション計測指標 (registration metric) は, 1 対の画像データが位置照合された程

度を定量化するように考慮されたものでなければならない. 標準的な最適化技術を用いることに

より, 変換パラメータは, この計測指標が最小化または最大化されるまで繰り返し計算される. 

現在, 用いられているもっとも多くのレジストレーション方法は, 幾何学に基づいたもの 

(geometry-based) か, 信号強度に基づいたもの (intensity-based) のいずれかに分類される. 幾

何学に基づいた計測指標は, 解剖学的あるいは人工的な指標と臓器の境界のような画像データか

ら抽出された特徴を使用し, 信号強度に基づいた計測指標は, ボクセルデータを直接用いる.  

 

 

2. B. 1.  幾何学又は特徴に基づく計測指標 (Geometry or feature-based metrics)  

 

もっとも一般的な幾何学に基づいたレジストレーション計測指標は, 点マッチング (point 

matching) や表面マッチング (surface matching) を使用するものを含む. 点マッチングについて

は, データセット A とデータセット B[式 (1) のp୅とp୆]の対応する点の対の位置がレジストレ

ーション計測指標を定義するために用いられる. これらの点には, 解剖学的な指標, インプラン

ト, 外部に設置した基準マーカーが該当する. レジストレーション計測指標 R は, 対応する対の

点の距離の二乗の和で定義され, N は点の総数を表す.  

 𝑅 = ∑  (𝑝
஺

′ − 𝑝஻) ଶ/N.  (1)  

式 (1) は, マッチさせる点や表面点の N 点での全ての総和をとり, 総和を N で割ることで計

測指標を規格化していることを意味する. 線形変換用の回転移動量や平行移動量を計算するため

に, 少なくとも３つの対となる点が必要である. アフィン変換の場合, 少なくとも１つの軸上に

ない４つの対となる点が必要である.  

一方, 表面マッチングの場合は, 特徴点の対応する点の組み合わせは必要ではないが, 頭や頭

蓋骨の表面, または骨盤骨のような２つの画像データから抽出された対応する表面を最大限に一

致させることを試みる. データ B からの表面は, ２値化した体積またはポリゴンの表面で表現さ

れ, データ A からの表面は, その表面からサンプリングされた点の組み合わせで表現される. ２

つのデータセットのミスマッチの程度を示す計測指標は, データ A[式 (2) の pA’]からデータ B 

(SB) の表面までの点の最近傍の距離の 2 乗根の総和または平均として計算される. ここで, N は, 

データ A の点の総数である. これを式で表すと,  
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 R = ∑ dist (𝑝
஺′, 𝑆஻) ଶ/N,  (2)  

dist (pA’, SB) は, 点 pA’と表面 SB の (最小) 距離である. 式 (2) は, データ A の N 点での全ての

総和をとり, 総和を N で割ることで計測指標を規格化していることを意味する.  

表面マッチング法として, 面取りマッチング (Chamfer matching) 法は統計学的に相関と似て

いるが, この方法は計算速度を高めるために単純化されている 9-12. 面取りマッチングでは, 各画

像の対応する領域が (閾値を利用して自動的に処理するか, あるいは手動で設定するかのどちら

かで) 分割される. 分割された領域は, その後, 分割領域の辺縁を明瞭にするための 0 か 1 の画

像に単純化される. その後, 2 つの分割表面間の距離を最小化するために最適化を実行する.  

 

 

2. B. 2.  信号強度に基づく計測指標 (Intensity-based metrics)  

 

画像データをレジストレーションするための外的な幾何学的特徴の使用のいくつかの限界を克

服するために, 2 つのデータがどの程度照合されたかを計測するために数値的なグレースケール

情報を直接用いるレジストレーション計測指標が開発されている. これらの類似性の計測指標も, 

データ B からの対応するボクセル値の分布とデータ A (例えば, A’) の変換データとの類似性を

決定する類似性の計測法 (Similarity measures) として言及されている. 幾つかの数学的な方程

式がこの類似度を計測するために用いられている. 医療分野でもっとも利用されている一般的な

類似性の計測法は, 差の二乗和, 相互相関, 相互情報量である.  

差の二乗和 (Sum of squared differences; SSD) 13 – 17 を用いた計測法は, データ A とデータ B の

信号強度 (IA と IB) の差の 2 乗の平均として計算され, N は評価するボクセルの総数である.  

 SSD = ∑  (𝐼
஺′ − 𝐼஻) ଶ/N,  (3)  

式 (3) は, 評価するボクセルの N 点での全ての総和をとり, 総和を N で割ることで計測指標

を規格化していることを意味する. この計測指標は計算が単純であり, 一連の CT シリーズまた

は 4D CT のように対応する構造が本質的に同一の (identical) 信号強度を有する 2 つの画像デ

ータをレジストレーションする場合に有効である.  

別の方法では, ２つの画像信号の類似度を計測する相互相関 (cross-correlation; C) 18-23 を計測

指標に利用する. 画像強度の差を最小化するのとは異なり, 相互相関レジストレーションは, 4A

に示すように信号強度の内積を最大化する. この方法の欠点は, ボクセル値の変化に敏感である

ことである (片方の画像の信号強度値が増加すると相互相関も増加してしまう).  

 𝐶 = ∑ 𝐵(�⃗�) ∙ 𝑇൫𝐴(�⃗�)൯௫⃗   (4A)  

これらの問題を克服するために, 相互相関を規格化した計測指標 (相関係数; correlation 
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coefficient) が用いられている. これを式 (4B) に示す. 相関係数を利用する想定では, 各画像の

信号値が直線的な関係性があるとしている. そのため, この計測指標は, 画像のコントラストや

輝度の違いを調整した指標になる.  

 CC =
∑ (஺(௫⃗)ି஺̅)൫்൫஻(௫⃗)൯ି஻ത൯ሬೣሬ⃗

ට∑ (஺(௫⃗)ି஺̅)మ
ሬೣሬ⃗ ∑ ൫்൫஻(௫⃗)൯ି஻ത൯

మ
ሬೣሬ⃗

  (4B)  

対応する構造のピクセル信号強度が通常 (かつ本質的に) 異なっている別モダリティのデータ

において, 単純な差や信号強度の内積に基づくレジストレーション計測指標は有効ではない. こ

れらのケースでは, 信号強度の統計学的な量に基づく洗練された計測指標が適切である. この計

測指標を用いる場合は, 信号強度の絶対値 (absolute) に依存しない. そのような計測指標の一つ

に相互情報量 (mutual information; MI) があり, 異なるモダリティの画像のレジストレーション

にもっとも効果的であると証明されている 24-43. 相互情報量は, それぞれの画像セットに共通し

て存在する確率を有するボクセルを合わせるように検索する. 式 (5) は, 画像 A’ (IA’) と画像 B 

(IB) の信号強度レベルの総和を意味し, p (IA’) と p (IB) は, それぞれ信号強度 IA’と IB の確率分布

関数, p (IA’, IB) は共確率分布関数である.  

 𝑀𝐼 ൬𝐼
஺′, 𝐼஻൰ = ∑ ∑ 𝑃 ቀ𝐼

஺
′ , 𝐼஻ቁ logଶ ቎

௣ቆூ
ಲ

′
,ூಳቇ

௣ቆூ
ಲ

′
ቇ௣(ூಳ)

቏஺஻   (5)  

よく使用される類似性の計測指標を表 1 に示す.  

 

 

2. C.  変形の性質 (Nature of transformation)  

 

画像レジストレーションアルゴリズムには４つの要素が必要である. 幾何学変形 T, レジスト

レーション計測指標 (2. B で詳述), 図 2 に示すデータセット A’とデータセット B の相互情報量

の最大値のようなレジストレーション計測指標の最適解を求めるアルゴリズムを動かすオプティ

マイザ (2. F で詳述), そして最終的な画像のリサンプリングと変形の適用である.  

画像レジストレーションの基本的な課題は, 変換行列 T を見つけることである. 変換行列 T を

被変形画像 (データ A) に適用することで, 目標画像 (データ B) と一致させる. 一般にこの変形

は以下のように記述される. 

 𝐗஻ = 𝑇(𝐗஺, {𝛽})  (6)  

 

ここでXAは被変形画像上 (データA) の任意点の座標, XBはそれと同一の構造を示す目標画像

上 (データB) の点の座標, {𝛽}は変形に必要なパラメータ群である. 画像レジストレーションの
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出力は, 目的画像と被変形画像のペアに固有のパラメータ{𝛽}である (図2). 変形を決定するため

に必要なパラメータの数は, 解剖学的部位, 臨床適用, および関連する画像モダリティに依存す

るTの形態によって決まる. 変換行列Tは, 3つの平行移動パラメータと3つの回転パラメータから

なる剛体を表す単純なものとすることができる (剛体レジストレーションと呼ばれる). これは, 

アフィン変換を実行するためにパラメータを9個もしくは12個に拡張することができる (拡大縮

小, せん断, 平面反射を考慮する). 目的画像のボクセル数の3倍にも昇る自由度 (目的画像の各

ボクセルの固有の変形ベクトル) で空間的に変形させることも可能であり, これは非剛体レジス

トレーションと呼ばれる. 通常, これらの空間的に変化するベクトル場は, それらが確実に解剖

学的かつ生理学的に現実的な変換を表すために, 正規化関数による制約を受ける. 正規化関数は, 

非現実的な動きを制限し, 滑らかな変形場を生成するために使用される (つまり, 領域を骨とし

て分類し, この領域における変形の程度を制限する). 表2に一般的に使用される画像レジストレ

ーション変形アルゴリズムを列挙する. アルゴリズムは, 変形の物理学的原理に基づいたものと, 

幾何学的概念に基づいたものに分類される. 非剛体レジストレーションによって得られたレジス

トレーションマトリクスは変形ベクトル場と呼ばれ, これにより画像の各ボクセルを個別に三次

元変形させることが可能になる.  

変換行列Tは可逆的であることが理想的であるが, 複雑な症例 (組織が一断面にしか描出され

ていない) や, 変形がうまく動作しない場合 (AからB, BからAのマッピングで, それぞれの変形

関数が大きく異なる) には, 必ずしも可逆的にはならない. したがって, ユーザは変形が生成さ

れるべき方向を決定するために, レジストレーションの目的およびどのように変形が使用される

かをよく検討する必要がある.  

 

 

2. E.  交互関係 (Interaction)  

 

画像レジストレーションにおけるユーザの役割を知ることは賢明である. レジストレーション

は対話形式, 半自動もしくは完全自動で実施することができる. 画像レジストレーションはこれ

まで, 完全手動もしくは多少の手動作業を交えて実施されてきた. ユーザの役割は, 2 つの画像位

置が大きく (数 cm) シフトしている場合に最初のレジスレーションを実施すること, もしくは画

像レジストレーションの結果が最適なものではないと考えられる時に, 微調整を行うことである. 

自動でレジストレーションを実施した結果の手動での調整は, 剛体レジストレーションによる方

法に限定されるべきである. 変形ベクトル場を直接, 無誘導に手動で調整するのは, 見た目には

わからない誤った結果をもたらす可能性があるため推奨されない. しかし, 反復改良や原理に基

づいた調整は, 現実的で正確なレジストレーションを実現するために役立つ.  

 

 

2. F.  最適化手法 (Optimization procedure)  

 

剛体および非剛体レジストレーションのために多種多様な最適化手法が利用される 136-146. 最適
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化のゴールは, 最良の画像アライメントを得るのに必要な最良の変形パラメータを見つけること

であり，それは類似度で与えられる. 画像に基づいた類似度評価の場合, 最適化作業は繰り返し実

施され, 類似度評価の結果が最適値に収束するまで, 異なる変形パラメータを繰り返し試す. オ

プティマイザの第一の目的は効率的であることで, これは最も精度の良い結果を見つけるために

パラメータ空間全体を検索すると同時に, パラメータ空間で賢明な探索方向を見つけることで達

成される.変換パラメータに関して類似度の勾配を使用して最適な探索方向を選択する勾配ベー

スの手法から, 制御された方法で探索空間を無作為にサンプリングする確率的な方法まで, 幾つ

かのアルゴリズムが使用される. その他に重要なオプティマイザの特性は, パラメータ制約を扱

う方法である. 例えば非剛体レジストレーションで, 平滑に関する制約を適用して変形マップに

非現実的な高周波の変形が含まれないようにすることができる. このためには, 変形パラメータ

自体が制約され, オプティマイザは最適化プロセス全体を通して不安定さを生じさせることなく

これらの制約を処理できなければならない. このような検討事項は最適化にとって重要であり, 

使用される変形およびパラメータ制約のタイプによって検討事項は異なる. 臨床上の解がどこに

収束し, どこにピットフォールが潜んでいるかを認識するためにも, 使用される最適化アプロー

チを理解することは重要である.  

 

 

2. G.  利用されるモダリティ (Modalities involved)  

 

放射線治療の画像レジストレーションには, CT, PET, SPECT, MR, 超音波, CBCT, MVCT な

ど, いくつかの異なる画像モダリティが使用される. したがって画像レジストレーションは, 同

じモダリティの 2 つの画像間または異なるモダリティの画像間で行うことができる.  

 

 

2. H.  対象 (Subject)  

 

画像レジストレーションは, 同一対象の画像間, 異なる対象の画像間もしくはアトラスと個別

患者間で実施される. 放射線治療では同一対象の画像間での画像レジストレーションが最も一般

的である. しかし, 異なる対象間のレジストレーションも, 集団全体の疾病または動きを特徴付

けるのに有用である. 患者画像とアトラス間のレジストレーションは, セグメンテーションを目

的として実施される.  

 

 

2. I.  限界と課題 (Limitations and challenges)  

 

2 つの画像間のレジストレーションを単純な剛体変形だけに限定すると, 軟部組織の非剛体性

に伴う不確かさが残る. しかし現時点で, 放射線治療施設の大多数が, 治療計画や照射では剛体

レジストレーションに限って使用している. このような場合, ユーザはタスクの最も重要な領域
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の不確かさを軽減し, 臨床的に妥当な不確かさを考慮してレジストレーションを最適化すること

でトレードオフを行う必要がある. 非剛体レジストレーションが使用できる場合でも, 限界と課

題は残されている. どのアルゴリズムを選択するかに関係なく, 非剛体レジストレーションは曖

昧で過度に制約を受ける. 全てのアルゴリズムは変形を表すためにモデルを利用し, その結果と

して制約が生じる. 例えば多くの非剛体レジストレーションアルゴリズムは, ベクトル場の平滑

度を正しいものであるとしている. この期待は, 開口状態の画像から閉口状態の画像に対するレ

ジストレーション, 膣アプリケータが挿入された画像からアプリケータが挿入されていない画像

に対するレジストレーション, もしくは構造体 (臓器) が存在する状態の画像から構造体が存在

しない状態の画像に対するレジストレーションのように, ベクトル場に特異点が存在する場合, 

レジストレーションエラーを引き起こす. 非剛体レジストレーションには多数の自由度が存在す

るため, いくつかのアルゴリズムでは変形ベクトル場の多義性が引き起こされる. 例えば組織コ

ントラストが非常に低い領域では, レジストレーションが不正確な傾向がある 147,148.  
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3.  放射線治療における画像レジストレーションの臨床的問題と応用 (CLINICAL ISSUES AND 

APPLICATIONS OF IMAGE REGISTRATION IN RADIOTHERAPY)  

 

3. A.  データ取得によるエラーの要因 (Sources of error due to data acquisition)  

 

各画像データの範囲, 撮影パラメータ, 画質は他の画像データとのレジストレーション精度に

影響を与える可能性がある.  

 

 範囲 (Extent) ：潜在的な複雑性はレジストレーションされる二つのデータセットの物理

的な範囲が大きく異なる場合に存在し, その結果レジストレーションやその精度の評価

に使用可能なボリュームの範囲が制限される. 制限された範囲は, 典型的には患者の頭

尾方向で起こり, 一方のデータセットが他方よりも短い. しかし MR 画像においては制

限された範囲は全方向で起こる可能性があり, 特にアキシャル面以外の断面で起こる可

能性が高い.  

 撮影パラメータ (Scan Parameters) ：レジストレーションされた画像データの撮影パラ

メータは整合性 (サンプリング/リサンプリング効果) とボクセルサイズ (解像度) に

影響する. ボクセルの整合性は, 斜めのボリュームで取得された画像を, ⾧方形ボクセ

ルを有する CT データの横断面と一致させるために大幅に修正し, リサンプリングする

必要がある MR データにおいて問題になる可能性がある. PET 画像の空間分解能は CT

画像や MR 画像よりも低く, 再構成されたボクセルの値に影響を及ぼしうる顕著なリサ

イズやリサンプリングに繋がる可能性がある.  

 画質 (Quality) ：レジストレーションを行う画像にノイズが存在する場合や画質が悪い

場合 (線量の制限などの条件, もしくは撮影中の体動などの交絡因子に起因) は, レジ

ストレーションされた画像の見た目が異なる可能性がある. 

 

上記の例はレジストレーションされた画像データの自然な変動性および変更の可能性を示す. 

画像データの潜在的かつ予測できない可能性のために, レジストレーションされた個別のデータ

セットの見た目ならびにレジストレーション精度を評価することが重要である. これらの問題に

対処する解決策は, 画像の変形の程度, レジストレーションシステムで利用できるオプション, 

およびレジストレーションされた画像のその後の使用方法に基づいて異なる.  

 

 

3. B.  レジストレーションにおけるエラーの要因 (Sources of error in registration)  

 

レジストレーションのプロセスは不確かさをもたらす可能性があるため, それらの不確かさを

理解, 評価および低減し, 原因を究明できるように品質保証および品質管理技術を立案すること

が重要である. エラーの要因は一般的に入力データ, アルゴリズム, 出力データに分けられる. 画

像の不確かさとしてレジストレーションへの入力データは, 画像レジストレーションのエラーを
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引き起こす可能性がある. アーチファクトは画像の不確実性の一般的な原因である. 画像アーチ

ファクトは, 構造物 (例えば, 歯科用充填物やステント) または動き (例えば, 呼吸, 蠕動, 心拍) 

に起因する可能性がある. これらの画像アーチファクトは, 一貫性のない解剖学的構造によって

画像の幾何学的忠実度が制限され, レジストレーションエラーを招く可能性がある. 取得時の画

像アーチファクト (例えば, MR 画像の歪み, 撮影装置のキャリブレーションの欠如) もレジスト

レーションエラーを引き起こす可能性がある. 撮影装置を校正し, 収集に最適な撮影パラメータ

を選択し, 構造物ベースのアーチファクトを避けるように注意する必要がある. アーチファクト

ではない画像内の他の情報でも, 画像間の解剖学的構造の大きな変化 (例えば, 治療への反応ま

たは体重減少) といったものはエラーの原因となる. 特に情報 (例えば, 特徴やコントラスト変

化) が不足した領域における組織の大きな変化は, とりわけレジストレーションのエラーを引き

起こす可能性が高い. 

画像レジストレーションアルゴリズムもまたエラーの原因となる可能性がある.主要なアルゴ

リズム構成要素 (例えば, 類似度指標, 変形モデル, オプティマイザ) の最適な選択は, これらの

エラーを緩和するのに役立つ可能性がある. 過多もしくは過小な自由度を使用することはアルゴ

リズムにエラーを発生させる可能性がある. 誤って設計されたオプティマイザは, 結果として大

域的な最小値ではなく局所的な最小値の解を発見するアルゴリズムとなる可能性がある. レジス

トレーションを実行する特徴選択の不確実性や輪郭の手動描出の不確実性もまたエラーの原因と

なる可能性がある. レジストレーションに使用されるモデルの制限は, スライドする組織境界面 

(例えば, 胸郭に沿ってスライドする肺) もしくは組織の減少や増加 (例えば, 体重減少/増加も

しくは腫瘍反応) を処理できないといったエラーを引き起こす可能性がある. 機能が制限されて

いるモデルでは, 複雑な変化を示す画像をレジストレーションする場合にエラーが発生する可能

性がある.  

最後に, レジストレーションの使用 (出力) がエラーの原因となることがある. レジストレー

ション結果の誤った補間は, レジストレーションの有効視野の不適切な外挿と同様に, エラーを

引き起こす可能性がある. レジストレーション結果の不適切な使用は, 輪郭プロパゲーション, 

線量合算, 画像誘導など下流のプロセスのエラーの原因となる. 

 

 

3. C.  セ グ メ ン テ ー シ ョ ン の た め の 画 像 レ ジ ス ト レ ー シ ョ ン  (Image registration for 

segmentation) 

 

画像データをレジストレーションする動機の一つは, あるデータから得られた情報を他のデー

タにマッピングしたり (例えば, セグメンテーション), それぞれのモダリティから画像データを

直接組み合わせたりフュージョン (fuse) したりすることである. 例えば, 全ての関連する解剖

学的構造を有する目標画像を特定の患者の画像にレジストレーションすることができ, 輪郭を特

定の患者の画像にコピーすることができる.もう 1 つの例としては, 治療計画 CT 画像に MR をフ

ュージョンすることで腫瘍体積を明瞭に可視化できる. また, MR データと治療計画 CT データ間

で幾何学的変換が分かっている場合, 臨床医は MR 上の腫瘍の輪郭を描出し, それらの輪郭を CT
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画像にマッピングして計画することができる. このプロセスは輪郭マッピング (structure 

mapping) と呼ばれ, 図 3 に示す. このプロセスは, 一方の画像上の輪郭セットを他方の画像にプ

ロパゲーションするために, 二つの画像間で実行することもできる.  

レジストレーションに回転と平行移動が含まれている場合, 被変形画像の輪郭は画像スライス

が位置照合していない時に目標画像上に直接重ねることは出来ない. ターゲット体積表面の表現

は, 2D 輪郭をモザイク状にする (tessellating) もしくはタイル張りにする (tiling) ことによって

構築することができる. 計算された変換を利用して, 表面の頂点が被変形画像の座標系から目標

画像の座標系にマッピングされる. 変換された表面は, 目標画像の画像表面に沿って挿入するこ

とができる. 結果として, 被変形画像に定義された輪郭セットを目標画像上で表示することがで

きる. このようにして生成された (derived) 輪郭は目標画像に直接描出された他の輪郭と同様に

使用することができる. 

再フォーマットと補間の目的は, データ B のサイズ, 位置, 向きに一致するデータ A のバージ

ョン (データ A’’) を作成することである. データ A’’のボクセル値は, 適切な変形を使用してデ

ータ A の各ボクセルの座標を変換し (データ A’の生成), データ B に適合するように周囲のボク

セルを補間し, 再フォーマットすること (データ A’’の生成) によって決定される. 結果として, 

同様に有効な (effective) 撮影範囲を有する二つの画像セットを得る. これらの対応する画像は, 

オーバーレイ, 擬似着色, 修正されたグレースケールなどを使用することで, 画像間の関係性の

明瞭化や, フュージョンした画像上で輪郭描出を行うことができる. 例えば, PET 画像からの機

能情報は, MR 画像の解剖学的情報と結合またはフュージョン (fuse) され, カラーウォッシュオ

ーバーレイとして表示することが可能である. 

さらに, ある画像の座標系で計算された三次元線量分布を他方の画像にマッピングすることが

できる (例えば, 治療計画 CT 画像で計算された線量を MR 画像に表示できる). 

 

 

3. D.  マルチモダリティもしくは適応放射線治療に対する画像レジストレーション (Image 

registration for multimodality or adaptive treatment planning)  

 

マルチモダリティの画像 (例えば, CT, MR, PET, CBCT) を治療計画および照射に統合する場

合, 画像レジストレーションが必要である. このレジストレーションで必要な出力は, 目標画像

と同じ幾何学的位置にある変形画像である. マルチインスタンスな画像 (例えば, 吸気・呼気 CT) 

は, 計画プロセスまたは線量計算に組み込むために, 腫瘍および周辺の危険臓器が示す動きや変

形を得るためにレジストレーションを必要とすることがある. この場合, 変形画像ではなく変換

行列が必要である.  

マルチモダリティ画像のレジストレーションの複雑さは, 撮影セッション間での動きおよび解

剖学的変化を含む, 解剖学的変動の複雑さに依存する. ある場合では, 撮影装置は結合すること

が可能である (つまり, PET-CT, SPECT-CT, PET-MR). しかしこれは完全な位置合わせを保証

するものではない. なぜなら, 患者が小さく動く可能性と同様に, 生理学的なプロセス (膀胱充

填, 呼吸, 蠕動など) が取得の間に起こるためである. 
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撮影装置が結合されていない場合, マルチモダリティ画像を用いることによる複雑性は, 撮影

セッション間で同じ患者状況を維持するためのステップを取ることによって低減することできる 

(つまり, 同じ固定具を使用する, 膀胱および胃の充填などの特定の生理学的運動を減少させるた

めに画像取得間の時間間隔を最小化する). これらのステップを取ることにより, 単純なレジスト

レーション技術 (例えば, 剛体レジストレーション, 有効視野で制限された剛体レジストレーシ

ョン) を使用して, 許容可能な精度を達成することが可能である. しかしながら, 呼吸運動, 体内

臓器の歪み, 計画から照射までの顕著な患者体重の減少が原因で起こる軟部組織の変形など, い

くつかの問題は撮影プロトコルでは対処できない可能性があり, 目標とする精度を達成するため

に非剛体レジストレーションが必要となる可能性がある 150.  

さらに, 画像レジストレーションは適応的な再治療計画を支援する有用なツールである． 治療

期間中に観察される解剖学的な変化は, 標的の治療と正常組織の温存を達成するために, 治療計

画の修正を必要とする. 最初の計画画像と適応的な再計画用に取得された画像間に存在する複雑

さは, 解剖学的構造の形状, 大きさ, 位置の変化によるものであり, 一貫した固定では解決するこ

とが出来ない. 非剛体レジストレーションはこれらの変化を考慮し, 患者の二つの状況を結びつ

けることができる.  

 

 

3. E.  画像誘導放射線治療のための画像レジストレーション (Image registration for image-

guided radiotherapy (IGRT) )  

 

IGRT のため画像レジストレーションは, 主にそれぞれの治療時に患者セットアップのために

利用される. したがって, レジストレーションが単純 (例えば, 剛体), 複雑 (例えば, 変形可能) 

にかかわらずレジストレーションに要求されるのは, 治療アイソセンタに関する計画時の患者の

位置に治療時の患者を最もよく位置照合できる数値変換の結果である. 得られた変形画像は, レ

ジストレーションの検証のために画像フュージョンに使用することもできる.  

さらに, 生理学的状態 (例えば, 膀胱/胃の充満) の変化, 全体的な患者位置 (例えば, 首の屈

曲) の変化や, 治療による腫瘍または正常組織の反応 (例えば, 腫瘍体積の減少) を含む複雑な

解剖学的変化は, 計画と治療時の間で生じる. これらの変化の識別は, 治療ごとの画像フュージ

ョンによって容易にすることができる.  

計測と計測された補正の実行は, 臨床的に利用可能なシステムおよびツールによって管理され

る. 一部の IGRT によるレジストレーションシステムでは, 1 つまたは 3 つの画像平面のいずれ

かで患者の回転を計測することができる. 計測された回転は, 回転の基準点の選択によって影響

を受けることに注意が必要である. ユーザが任意に決められる基準点の位置が与える影響は, ア

ルゴリズムの設計によって決定される. ユーザはこの影響をこれらのツールを使用する前に調べ

ることが望ましい. 6 軸寝台のような高度な治療機器では, 寝台を回転させることで計測された回

転を補正できる.  6 軸寝台が利用できない場合, ユーザは一般的にほとんどの標準装備で可能で

ある寝台を回転させて１軸回転にて補正するか, あるいは 3 軸平行移動のみで回転を最もよく補

正する方法を決定する. Murphy は, この問題に対処する優れた技術的解説を提供した. 詳細は参
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照頂きたい 151.  

 

 

3. F.  治療効果判定のための画像レジストレーション (Image registration for response 

assessment)  

 

病変反応の評価を向上させるための画像レジストレーションの利用は, 本報告の時点では活発

な研究領域である. 反応評価のための画像レジストレーションは, 放射線治療期間中または終了

後に実施できる. それは, 同じまたは異なる撮影モダリティの画像間で実施され, この目的は治

療計画または補助のための目的とは異なる場合が多い. その名の通り, レジストレーションは放

射線による腫瘍または正常組織の反応を定性的又は定量的な評価を可能にするために実施され

る. Response Evaluation Criteria in Solid Tumors (RECIST) 152 のような標準反応指標では, 最大

寸法で腫瘍の単純な二次元測定を実施する. これらの技術は簡単でレジストレーションの必要は

ないが, 照射後の腫瘍の不均質で複雑な反応を考慮しない. 放射線治療における反応評価では, 

機能画像の比較や, RECIST 基準を超える軟部組織画像の解析が必要になることがよくあり, そ

のような場合, 画像レジストレーションが必要になる. これらの場合, 組織の大きな変形と同様

に関心のある組織の体積および質量の変化があるため, 画像レジストレーションアルゴリズムは

挑戦的である. 2 つの頭尾方向の画像の間で非剛体レジストレーションを実施するとき, 変形ベク

トル場から反応の大きさを評価することができる. さらに, 腫瘍および正常組織反応の複雑さは, 

変形によって特徴付けることもできる 153.  
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4.  妥当性確認と品質保証の方法 (METHODS FOR VALIDATION AND QUALITY 

ASSURANCE)  

 

4. A.  一般概念 (General concepts)  

 

質の高い画像レジストレーションの保証を説明する用語を明確に識別することが重要である. 

正式な米国食品医薬品局 (FDA) の定義と一致して, 以下の定義がこのタスクグループレポート

で使用される.  

妥当性確認 (Validation) とは, 意図された用途 (例えば, 輪郭描写, 画像誘導など) のために

正確な画像レジストレーションが一貫して実行されることを確実にするための全体的過程および

ツールセットの評価を指す.  

検証 (Verification) とは, 特定の画像レジストレーション精度が, 意図された用途 (例えば, 患

者の MR および CT 画像のレジストレーション精度) に対して許容可能であることを確認する過

程である.  

品質保証 (Quality Assurance) とは, 各画像レジストレーションにおける品質の維持を確実に

するための手順と過程である.  

画像レジストレーションエラーは, 画像歪み, レジストレーションする両画像セットに対する

基準点設定の困難さ, レジストレーションアルゴリズムの限界, レジストレーションアルゴリズ

ムパラメータの誤った選択などのような複数の要因に起因する可能性がある. レジストレーショ

ンエラーを正確に評価する能力は, 画像レジストレーションソフトウェアで提供されるツールと, 

レジストレーション結果に関わるユーザの能力に部分的に依存する. 他の考察としては, 空間的

歪み (例えば, MR の歪み) ならびに評価された画像に対する最終臨床評価項目が含まれる. 面内

分解能が約 1 mm で, スライス厚が約 2～3 mm である大多数の臨床用途の全体的な画像レジス

トレーション精度は, 典型的には 2 mm 以内であることが望ましい. したがって, レジストレー

ション評価のプロセスはこの精度を確認できなければならず, 評価ツールは複合エラーよりも小

さい個々の方向のレジストレーション誤差を検出できる必要がある.  

レジストレーションの妥当性確認と検証に必要なツールは, 評価方法によって異なる. 放射線

治療における画像レジストレーションに使用されるソフトウェアは, 4 節で説明された方法を利

用可能とすることが望ましい. アプリケーションの独立した妥当性確認では, 幾何学的変換情報

の利用が必要である. これを容易にするために, ソフトウェアは, レジストレーション後にレジ

ストレーションマトリックスまたは変形ベクトル場へのアクセスおよびエクスポートを許可する

必要がある. この出力は理想的には DICOM (Digital Imaging and Communication in Medicine) 

形式にする必要があるが, 詳細に記述された簡単にアクセスできる形式であることが最低限必要

である. 妥当性確認および検証に使用される評価方法の選択は, レジストレーションされたモダ

リティだけでなくレジストレーション画像の特定の用途にも依存する. 

画像を使用する前に, レジストレーションは放射線治療チームの訓練されたメンバーに最終的

に承認されることが望ましいが, データの整合性 (すなわち, 画像データの視覚評価) およびレ

ジストレーション検証は, 画像処理とレジストレーションの各段階で実行されるべきであり, 放
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射線治療チーム全体の責任 (responsibility) である. 検証試験の範囲は, レジストレーションさ

れた画像モダリティ, レジストレーションシステムの能力, および画像レジストレーションの臨

床目的に依存する. また, 達成可能な精度は, レジストレーションされる画像, それらに関連する

ボクセルサイズ, レジストレーションアルゴリズムの自由度に依存し, 当然 2 つの画像間の変形

量にも依存する. 

 

 

4. B.  画像レジストレーション精度の定性的評価 (Qualitative evaluation of image registration 

and accuracy)  

 

画像レジストレーションシステムの最初のコミッショニングでは, 定量的な妥当性確認が必要

である. しかし, 画像レジストレーションの患者個別検証のために, 限られた時間と資源の中で

真値を決定することは困難であるため, 定量的な検証は必ずしも可能ではない. 日常診療では, 

画像レジストレーションの定性的検証を実施してレジストレーションの受け入れを確実にするこ

とが望ましい. 定性的評価を可能にするために使用される一般的な技術は, 以下の図 5 に記載さ

れ例示される. これらの技術は, 画像フュージョンの視覚化方法によく依存する.  

目標データと被変形データとの間の最適な変換が決定されると (類似度の最大値の識別を通じ

て), 被変形データからのデータを目標データにマッピングし, 目標データ上で, または目標デー

タと組み合わせて表示することができる. この過程はフュージョンと呼ばれる. 一例を図 4 に示

す. 

これらの表示により, ユーザはフュージョンされた画像セットを最もよく視覚化するカラーマ

ッピング, ウィンドウ幅, ウィンドウレベル, カラーブレンド法を選択することができる. 解剖学

的構造の異なる側面を視覚化するために異なるレベルを使用しながら, 両方の画像でウィンドウ

/レベルを適切に使用することは, これらの評価にとって重要である. 表示設定が不適切である

と, ユーザはレジストレーション時の明らかなエラーに気づかないことがある. 付録 A は, レジ

ストレーションの妥当性確認に使用する解剖学的構造の部位ごとの指針を示す表を提供する. 

 

 

4. B. 1.  分割画面表示とチェッカーボード表示 (Split screen and checkerboard displays)  

 

図 5 (a) に示すように, 分割画面表示, フローティングウィンドウ (データ B のウィンドウ上

でデータ A’を表示する) , およびチェッカーボード表示は, 臨床設定におけるレジストレーショ

ンエラーを検出するための定性的視覚化ツールの最も一般的に使用される方法である. それらは, 

高コントラスト組織の境界での対応する構造間のミスマッチを同定するのに特に有効である. こ

れらの表示は, 画面の分割とチェッカーボードの位置を, 通常ユーザが制御可能である 154. 
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4. B. 2.  画像オーバーレイ表示 (Image overlay displays)  

 

図 5 (b) に示すような画像オーバーレイ表示は, レジストレーション画像の混ぜ合わされた合

成の画像を生成する. しばしば, 基準画像はグレースケールカラーマップで表示され, フローテ

ィング画像はカラースケールで表示される. ユーザは, 通常, グレースケールおよびカラーマッ

プの選択と, ブレンドされた画面内の参照およびフローティング画像の割合を制御することがで

きる. 

 

 

4. B. 3.  差分画像表示 (Difference image displays)  

 

差分画像表示は, レジストレーション精度 (例えば, CT/CT, MR/MR) の体内視覚化に有用で

ある. この表示は, レジストレーションされたボクセル強度の減算によって作成される. 差の絶

対値が使用される場合, ボクセルレベルでの完全な強度一致は, 表示レベル 0 (黒) につながる. 

ミスマッチが悪化するにつれて, ボクセルのために表示される色はより明るくなり, 白に近づく. 

臨床設定におけるこれらの表示の有用性は, レジストレーションされたデータの正確なボクセル

値に非常に敏感であるため, 制限される. 

 

 

4. B. 4.  輪郭/構造マッピング表示 (Contour/structure mapping displays)  

 

図 5 (b) および図 5 (c) に示すような輪郭マッピング表示は, マルチモダリティ画像レジスト

レーションに有用である. 1 つの撮影モダリティで定義された解剖学的輪郭は, 第 2 の撮影モダリ

ティ上で同じ空間位置に重ね合わせることができる. 二次画像上の解剖学的構造に対する輪郭の

相関の定性的評価は, レジストレーション結果の検証を補助することができるが, これは解剖学

的構造の可視性の状況で解釈されなければならない 155,156. 
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4. C.  画像レジストレーション精度の定量的評価 (Quantitative measures of image registration 

and accuracy) 

 

4. C. 1.  目標レジストレーション誤差 (Target registration error)  

 

解剖学的指標 (anatomical point) の配置は, 特定の位置でのレジストレーション精度を定量化

する簡単で直接的な方法である. 指標の数を増やすと, 画像レジストレーション全体の検証の有

効性が向上する. この技術は理論的には単純であり, 対応する解剖学的指標 (landmark) の集合

がデータ A およびデータ B 上で識別され, データ B で定義された実際の点の位置と, データ A'

から得られた変換された点の位置間の距離が計算される. これは, 目標レジストレーション誤差 

(TRE) と呼ばれ, データ B 上の識別された点と, データ A で識別され画像レジストレーション

を通してデータ A'にマッピングされた点との間の平均残留誤差を示す 157. 指標の位置が"完璧"に

レジストレーションされると, データ A'とデータ B の両方で指標が全く同じ空間位置にあること

になり, 目標レジストレーション誤差が 0 となる. 実際には, 特にマルチモダリティデータをレ

ジストレーションする場合には, 適切な対応点を正確かつ十分に定義することが難しい場合があ

る. 各画像で識別された対応する指標の位置にはある程度の不確かさが常に存在するため, 最高

品質の画像レジストレーション後であっても, データ A'およびデータ B で特定された指標間の距

離はゼロではない. 研究では, 指標の選択の不確かさは通常, ボクセルサイズよりも小さいこと

が示されている 34,116. また, 変形が関与する場合, 定義された点から離れた領域では評価が有効

ではない. 

 

 

4. C. 2.  平均一致距離とダイス係数 (Mean distance to agreement and dice similarity coefficient)  

 

データ A'上に重ねられたデータ B 上に描出された解剖学的構造または特徴 (例えば, ステン

ト) の比較により, レジストレーション精度の定量的な評価を行うことができる. データ A'で同

一構造を輪郭化することにより, 精度の定量的な評価が得られる. 完璧なレジストレーション 

(および完璧な描出) の下では, データ B の解剖学的構造の輪郭は, データ A'の輪郭と完全に一致

するはずである. 実際には, 輪郭のばらつきによってそれらは完全には一致しない. 輪郭のばら

つきは画像モダリティや関心構造に依存する. 例えば, Persson らは横断研究により, 辺縁型肺腫

瘍の SBRT における観察者間描写の変動を 2.6 mm と定量化し 158, Brouwer らは頭頸部癌患者か

らの声門喉頭の描出において約 3.9 mm の 3 次元のばらつきがあることを報告している 159. 観察

者間変動は典型的に観察者内変動よりも大きく 158-160, そのためレジストレーション精度を評価す

る際は, 同じ観察者が 2 枚の画像に輪郭を描写することで, この手法の不確かさを減らせるであ

ろう. 

しかし, 輪郭間の不一致は, 観察者による描出のばらつきの範囲内になければならない. 輪郭

間の定量的な比較は複数の計測指標を使用して実行される. 一般的に使用される 2 種類の手法と

しては, ダイス係数 (Dice similarity coefficient; DSC) 161 と平均一致距離 (Mean distance to 
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agreement; MDA) 162 (mean distance to conformity とも呼ばれる) がある. ダイス係数は, 2 つの

輪郭が重なる体積の 2 倍を, 両方の輪郭の合計体積で除したものとして定義される. 輪郭が一致

に近づくと, ダイス係数の値は 1 に近づき, 体積が 2 つの重ならない構造になると, ダイス係数の

値は 0 になる. この報告では商用ソフトウェアへの組み込みを推奨するが, 出版の段階では, 市販

で使用可能なレジストレーションシステムでのダイス係数の計算は標準ではない. しかし, 通常

は利用可能なブール演算子を使用してこれを計算することが可能である. 画像 B に輪郭 B 

(struct_B) が与えられた場合, 画像 A に同じ輪郭, 輪郭 A (struct_A) を描き, レジストレーショ

ンを介して輪郭 A を画像 B にマッピング (結果として, 画像 A'および輪郭 A'の両方は画像 B の

空間に幾何学的にレジストレーションされる) し, ダイス係数は次のように計算することができ

る：2* (struct_A' AND struct_B) / (struct_A' OR struct_B). 平均一致距離を計算するために, 輪

郭 B は一連の点へと変換され, 各点の輪郭 A'までの距離が計算される. 輪郭 A'は点に変換され, 

各点の輪郭 B までの距離が計算される. すべての距離の平均が平均一致距離となる. ダイス係数

と同様に, 平均一致距離も商用のレジストレーションシステムでは標準的な機能ではないが, 含

めることが推奨される. ダイス係数について説明したものと同じ構造定義を使用して, ユーザは

struct_A'と struct_B の間の距離を手動で測定し, これらの差の平均を計算することによって平均

一致距離を推定することができる. 

 

 

4. C. 3.  ヤコビアン行列 (Jacobian determinant)  

 

数学的関数により画像レジストレーションを定量的に評価することは, 解釈が明確ではないた

め, あまり一般的ではない. ヤコビアン行列は, 2 つの画像間の非剛体レジストレーションに続い

て計算し, 評価することができる. ヤコビアン行列は, レジストレーションの結果としての局所

体積の変化を識別する. 1 より大きいヤコビアン行列は, 体積膨張を示し, 0 と 1 の間は体積減少

を示し, 1 は変化なしを示し, 0 以下の値は非物理的な動き (例えば, 画像自体の上に折り畳まれた

画像の領域) を示す. 0 以下のヤコビアン行列は, 患者の物理的モデリングの誤りを明確に示し, 

複雑な変形を処理するためのレジストレーションにおけるエラーまたはアルゴリズムの限界を示

すかもしれない. 負の値はレジストレーションのエラーを示しており, これらの領域に関しては

レジストレーション結果に及ぼす影響とレジストレーションの追加の適用について慎重に評価す

るべきである. しかし, いくつかのレジストレーション (例えば, 肺における吸気から呼気の照

合) では, 体積の拡大および縮小が予想される. ヤコビアン行列中の大きな局所的変化は, レジ

ストレーションエラーを示すこともできる (例えば, ヤコビアンが 10 である小さな 2×2 領域の

ボクセルがあり, 周囲のボクセルのヤコビアンが 1 であるボクセルがある場合など). 

さらに, レジストレーションアルゴリズム自体にその計測指標が使用されていない限り, レジ

ストレーションを行うために使用される計測指標 (差の二乗和, 相関係数および相互情報量) を

使用してレジストレーションを評価することも可能である. これらの計測指標は, レジストレー

ションを評価するために簡単かつ効率的に使用することが可能である. しかし, これらの計測指

標を空間的精度の定量的測定に変換することは困難である. 



米国医学物理学会タスクグループ 132 レポート 

29 

4. C. 4.  一貫性 (Consistency)  

 

加えて, 一貫性の定量的な計測指標を実行することが可能である. これらは直接的な検証を提

供するものではないが, 安定かつよく理解されたシステムの証拠を提供する. これらの技法は, 

レジストレーションが逆の一貫性を有することを確実にするために, 双方向でレジストレーショ

ンを実行することを含んでいる (つまり, A から B にレジストレーションし, 次に B から A にレ

ジストレーションすること). レジストレーションは逆方向であるが, 一貫した大きさであること

が望ましい. 複数の画像が照合される際, A から B へのレジストレーションを実行し, これを B か

ら C のレジストレーションの結果と組み合わせることにより, 推移性を測定することができる. 

この結合されたレジストレーションの結果は, A から C へのレジストレーションと同じでなけれ

ばならない. 

表 3 に定量的な計測指標をまとめる. 定性的な計測指標と同様に, 記載されている許容値はレ

ジストレーションの目標許容値である. 医学物理士と医師を含む集学的チームは, 許容値を超え

る追加の不確かさが, 患者の不確かさマージンに加えられるべきかどうかを評価すべきである. 

これは臨床プロトコルに依存する. 記載された許容値は, 標準的な治療のためのものでもあり, 

より小さいボクセル寸法に対応する SRS の許容値は 1 mm となる. 

 

 

4. D.  ファントムを用いる場合の考慮すべき点 (Specific consideration of phantoms)  

 

画像レジストレーションシステムのコミッショニングにおいて, ファントムもまた画像レジス

トレーションの精度を定量的に評価するのに非常に有用となりうる. ファントムは物理的な (有

形の物体であり, その画像は様々な撮影装置で取得可能) または仮想的な (デジタルな) ものが

ありうる. 物理ファントムについては, 画像内の曖昧さのない指標 (例えば, 留置された基準マ

ーカー) を数学的に消去することができる (つまり, 指標の高コントラストボクセル値を周囲ボ

クセルの平均ボクセル強度に置き換える) ため, その高コントラスト物体のレジストレーション

に焦点を当てた結果生じる画像レジストレーションアルゴリズムのバイアスを低減することがで

きる. 物理ファントムの利点は, 歪みやノイズの可能性のある画像取得, データの転送と入力, 画

像レジストレーションを含め, 画像レジストレーションプロセス全体を試験するために使用でき

ることである. このプロセスは, 患者の画像化および画像レジストレーションに使用される実際

のプロセスを代表するものである. 

仮想ファントムはソフトウェア上で, 患者画像から修正もしくは作成される. したがって, 仮

想ファントムを使用して画像レジストレーションプロセスのみを試験することができる. 多くの

状況において, 正確に既知な平行移動および回転を有するファントム画像を使用することが望ま

しい. 仮想ファントムの正確な回転や平行移動の導入は簡単に適用でき, 非常に正確である. ま

た, デジタルファントムでは, 画像セット間の現実的な変化をシミュレーションするために画像

にノイズを追加することによって, 複雑性を増加させることが可能である. 

仮想ファントムと物理ファントムはともに一定の利点を提供し, 画像レジストレーションソフ
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トウェア とプ ロセス の試 験に有 用で ある . ファ ントム は, “剛体 (rigid) ”また は“非剛 体 

(deformable) ”に分類することができ, それぞれのレジストレーションアルゴリズムを評価する

ために使用される. 剛体レジストレーションのためには, 物理ファントム (画像化後, 既知の量

によって調整され, 再度画像化される) またはデジタルファントム (既知の変位を有する画像) 

のいずれかを使用することができる. 非剛体レジストレーションのためには, 物理ファントム 

(明確な点を有する) およびデジタルファントム (既知の変形ベクトル場が適用される画像) を

使用 する こと が でき る . 個々 のフ ァン ト ム の“画像 モダ リテ ィ 適合 性 (imaging modality 

compatibility) ”に基づいて, さらに分類を行うことができる. 患者ごとの治療計画に使用可能な

すべての画像モダリティに適合する単一のファントムを有することが理想的である. 最終的な分

類は , 特定のファントムで評 価可能な“画像レジストレーション特性  (image registration 

characteristics) ”に基づいている. 一般的に, 単一でないファントムは, 画像データの整合性, 空

間的完全性 (すなわち, ボクセルおよび全体画像の正確な寸法), 品質の整合性 (すなわちボクセ

ル値の正確な表示), 座標 (すなわち, 患者の姿勢), 非対称性 (すなわち, 対称性の存在下での左

右の指定), 照合精度, 変形の整合性, および他の様々なシステム機能の試験に適している. 

CT は放射線治療における主要な撮影モダリティであるので, すべてのファントムが CT と適

合し, シェルおよび内容物を含むファントム全体を造影剤なしで画像化が可能であることは便利

である. MR, PET, および SPECT は, 造影剤で満たされ, しばしば基準マーカーも必要とする特

殊なファントムを必要とする. これらのファントムに含まれる検査対象物は, (典型的にはバック

グラウンドとは異なる濃度の) 造影剤で満たされていてもよいし, 固体物体であってもよい. 多

くの状況では, これらのファントムは, MR, PET, および SPECT の 3 つの撮影モダリティと互換

性があるように設計することができる. しかしながら, PET および SPECT のファントムは, 放射

性造影剤のために独特の課題を提示し, これらのファントムの複数のイメージングには慎重な計

画が必要である. 

超音波ファントムは高度にカスタマイズされており, CT や MR と互換性がある. 特定の臨床用

途では, 超音波と MR 画像の画像レジストレーションも必要である. そのようなファントムは作

成可能であり, 一般的に非常に良好に機能する.  

また, 画像レジストレーション精度を評価するために使用される仮想ファントムまたは物理フ

ァントムのいずれかは, 幾何学的 (geometircal)  (つまり, 標準形状の組み合わせ) または人体

模擬 (anthroipomorphic) (つまり, 人体構造を表す) の 2 つの広いカテゴリーに分類することが

できる. 幾何学的ファントムの明確な寸法は, 画像レジストレーションプロセスの空間的整合性, 

特に座標変換やボクセル補間が関与する場合などを試験するのに適している. 幾何学的形状は一

般的に, 撮像装置上に正確に位置決めすることが容易であり, 正確な増分で平行移動および回転

することができる. 人体模擬ファントムの主な利点は, それらが解剖学的特徴を有することであ

る. これは, レジストレーションアルゴリズムの精度を試験する場合に特に重要である. 幾何学

的ファントムを使用すると問題を単純化する可能性があり, 臨床画像におけるレジストレーショ

ン精度を得ることができなくなる. デジタル人体模擬ファントムは, 臨床画像に基づいて (例え

ば, 臨床画像に既知の変形を適用することによって), または臨床画像から独立して (例えば, 

nonuniform rational b-splines (NURBS) ベースの cardiac-torso (NCAT) ファントム 163) 生成す
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ることができる. それらは人間の解剖学を表現する現実性によって制限されており, 人間の画像

に見られる多くの機能をファントムで再現することは不可能である.  

非剛体レジストレーションアルゴリズムを検証するために, 物理ファントム 164-166 およびデジ

タルファントムを含む人体模擬が可能な非剛体ファントムが開発されている. 物理的に非剛体な

ファントムは, 形状を変形させるモーターや予測可能な形で変形を導入するコンピュータコント

ローラが必要であるため複雑である. 非剛体ファントムは, 主に kV-CT から kV-CT, CBCT, ま

たは MV-CT への体内画像レジストレーションに典型的に使用される. 複数モダリティの画像レ

ジストレーションに非剛体ファントムを使用すると複雑さが増し, ファントムには MR, PET, 

SPECT, 可能であれば超音波画像向けにも最適化された構成要素が必要となる. デジタルな非剛

体画像を作成するために使用される変形モデルが, 画像セットの評価に使用されるモデルと同じ

でないことを保証することが最も実用的であると考えられる. 

 

 

4. E.  治療計画と再計画における品質保証 (Quality assurance at treatment planning and re-

planning)  

 

コミッショニングやソフトウェアのアップグレード時には, ユーザはファントムデータという

根拠を有することができるので, 包括的な定量評価が可能である. 患者の非剛体画像レジストレ

ーションを扱う際は, 総合的な真値がない. この理由から, 患者レジストレーションにおける真

の精度を評価するための完全なボクセルベースの定量評価法はない. しかし, ユーザは変形が理

にかなっているか, または明確なエラーや誤った振る舞いがないか評価することが望ましい. 正

のヤコビアン値はレジストレーションの正確さを自動的に保証するものではないが, ヤコビアン

行列を使用するなど, いくつかの定量的な評価が行うことができる. あるいは, ユーザが 2 つの患

者画像内の対応する指標を識別できる場合, 指標に基づく解析によりアルゴリズムの精度を評価

することができる. しかし, これは, 指標のない領域または指標間の領域が, 指標のレジストレー

ションが示すように正確であることを保証するものではない. 指標を手動で選択すると, 特に低

コントラスト領域ではいくらかの不確かさが生じる. 

治療計画中の画像レジストレーションの妥当性確認は, 最低限, 4. B 節に記載されている定性的

評価ツールを用いて照合毎に評価されることが望ましい. 被変形画像のレジストレーションが腫

瘍同定を改善するために使用される場合, 特に, 腫瘍自体が撮影モダリティの 1 つでは見えない

場合には, ユーザは腫瘍を有する臓器または直接隣接する臓器のレジストレーション精度を評価

することを推奨する. 腫瘍を有するまたは隣接する臓器の境界がうまくレジストレーションされ

ていない場合 (これは, 訓練された観察者または患者を治療している臨床医によって定量的また

は定性的に評価される), (定量的または定性的な技術によって評価される) レジストレーション

の不確かさを PTV マージンに含めることが望ましい. 例えば, 肝腫瘍の治療計画において, 腫瘍

の描出を可能にするために MR 画像が非コントラスト CT (腫瘍が見えないところ) にレジスト

レーションされている場合, ユーザは肝臓境界の一致度を評価することが望ましい. 定性的には, 

これは, MR 上に CT 肝臓輪郭を表示し, アライメントの精度を評価することによって実行するこ
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とができる. 定量的に, 肝臓は CT および MR 上で輪郭を描くことができ, 2 つの輪郭の一致まで

の平均距離を計算することができる. しかし, 2 つの画像の間の臓器の境界の照合が, その臓器の

内部容積が整列していることを保証するものではないことに注意することを推奨する.  

レジストレーション結果を第 3 の画像に適用するときは, 特に注意することが望ましい. 例え

ば, CT-PET 撮影装置からの CT が MR に照合され, 続いて CT-PET から PET に変換が適用され

る場合, その結果は注意深く評価されることが望ましい. ユーザは, 最初にハードウェアシステ

ム (例えば, PET-CT) と適応されるレジストレーション (例えば, PET からの高信号領域が続い

て骨に整列される場合, これはおそらくミスレジストレーションの領域を示す可能性がある) の

実行可能性も鑑み, MR 画像と PET 画像の結果のレジストレーションが正確であることを保証す

る必要がある. 

治療適応の検証には, 上記の同じ構成要素とプロセスが含まれる. 2 つの画像間の解剖学的変化

がしばしば大きく, 画像レジストレーションアルゴリズムに重大な課題を与えるので, QA プロセ

スおよびレジストレーション情報の再計画プロセスの統合に関しては追加的な注意が払われるこ

とが望ましい. 

 

 

4. F.  照射時における品質保証 (Quality assurance at treatment delivery)  

 

レジストレーションの有効性は, 最低限 4. A 節に記載されている定性的評価ツールを使用して, 

治療前に評価することを推奨する. 標準的な実臨床では, 照射時のレジストレーションは, 計画

位置への最適なレジストレーションを提供するために, 患者の並進 (および場合によっては回転) 

を定義するための剛体レジストレーションに限定される. 剛体レジストレーションは, 非剛体の

ようにすべての解剖学的構造をレジストレーションさせないことが多い (すなわち, 頭頸部腫瘍

の治療における首の屈曲, 腹部における胃の充満の変化, または骨盤における膀胱/直腸の充填の

変化). 前処置としての剛体レジストレーションに続いて, 腫瘍および重要な正常組織のレジスト

レーションは, 少なくとも, 定性的に評価することが望ましい. 大きな相違が認められた場合は, 

患者の再評価, 再配置, または医師への相談を行うことが望ましい. 異なる組織の一致度の矛盾

の半定量的評価は, 腫瘍, 次いで正常組織に焦点を合わせたレジストレーション (クリップボッ

クス, ROI などの使用による) を行い, レジストレーションの結果を比較することによっても可

能である. 患者集団におけるこれらの偏差の遡及的評価は, 治療計画時の Planning organs at risks 

(PRV) や PTV の生成に関する情報を提供するのに役立つ. AAPM タスクグループ 179 もまた, 

照射時における QA の重要性に関する優れた情報を提供している 167. 
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5.  画 像 レ ジ ス ト レ ー シ ョ ン ソ フ ト ウ ェ ア の コ ミ ッ シ ョ ニ ン グ と 妥 当 性 確 認 

(COMMISSIONING AND VALIDATION OF IMAGE REGISTRATION SOFTWARE)  

 

5. A.  コミッショニング (Commissioning)  

 

前節で概説したように, 画像レジストレーションのプロセスは患者の治療または評価に重大な

影響を及ぼす可能性のあるエラーの影響を受けやすい. 画像レジストレーションのプロセスにお

ける品質保証 (QA) は, データ転送後の画像データの品質や空間座標の整合性, 画像の方向や鏡

像異性 (画像ミラーリングの有無), レジストレーションおよび/または変形精度, 他のシステム

の機能性の妥当性確認に必要である. AAPM TG53168レポートで概説されているように, 正確な患

者治療を確実に行うためには治療計画に使用されるマルチモダリティの画像レジストレーション

における一般的なコミッショニングと日常的な使用手順に対するQAが重要である.  

市販または施設で独自に開発されたすべてのシステムや機能の品質管理には対応できていない

が, ここで述べている内容は画像レジストレーションのコミッショニングとQAプログラムにと

って不可欠な要素である. コミッショニングと日常的なQAでどのような項目を行うべきかは

個々のシステムの特徴と施設の目標に依存するであろう. QAプログラムの全体的な達成目標は, 

治療計画および治療, 評価に使用される画像が, 不正確さを考慮し, 画像の歪みや, 画像処理によ

る全体的な画質低下もなく, 正確にレジストレーションされていることを担保することである. 

さらにQAプロセスでは, 治療計画に使用するすべての画像データセットについて矛盾なく正確

に治療計画データ (輪郭, 関心点, 線量分布) がプロパゲーションされていることを担保すべき

である. 

コミッショニングでは, 臨床使用前にすべての部位および画像モダリティについて画像レジス

トレーション精度および再現性を検討する. レジストレーションの精度評価には３つの推奨され

る方法がある. 物理ファントムを使用したend-to-end試験, デジタルファントムによる試験, 臨

床データを使用した試験である. 包括的なコミッショニングプロセスにはこの３つの方法すべて

を含める必要がある. 物理ファントムは画像撮影装置から画像レジストレーションシステム, 画

像レジストレーションに用いるその他の放射線治療システム間における正確なデータ表現の整合

性および画像転送, データの保全性を保証するためのend-to-end試験を可能にする. デジタルフ

ァントムは画像レジストレーションの精度試験を可能にする. これは物理ファントムでも実現可

能である. 臨床データによる試験では, 臨床使用を想定した画像を用いることでシステムの最終

的な精度を保証する.  

このレポートの推奨を表4にまとめた.  

 

 

5. A. 1.  ソフトウェアシステムの個別妥当性確認 (Software system specific validation)  

 

画像レジストレーションソフトウェアの精度の妥当性確認は２つの領域に分けることができる. 

まずは (a) 異なるシステム間でのイメージ転送とデータ整合性の妥当性確認であり, 次に (b) 
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画像レジストレーションの機能と精度の検証である. データ転送の整合性は治療計画装置と放射

線治療で用いる画像撮像装置のコミッショニング項目として推奨され, 一般的なコミッショニン

グとしても実施されている164, 165. 治療計画に関係するソフトウェアまたはハードウェアの構成の

変更や, 画像撮像装置またはコンピュータ, ネットワークのアップグレードはエラーや接続の不

安定を生じる可能性がある. それらをアップグレードまたは変更する前には, どのプロセスが不

安定になる可能性があるかについての確認が必要であり, 変更後の適切なend-to-end試験の準備

が必要である. AAPM TG53の７章では, 治療計画システムおよびネットワークの管理に関する問

題についての詳細が述べられている. 放射線治療のQAプログラムではシステム管理の責任者を

選定すべきであり, システム変更後の適切な通信の妥当性確認のための試験を含めることが望ま

しい. 包括的な放射線治療のQAプログラムの構成要素は, AAPM TG53およびTG66の勧告に基

づいてすでに設置されているはずであり, マルチモダリティの画像レジストレーションにおける

必要な要素は満たしているであろう. 

4. E節で述べたように, ファントムは画像レジストレーションソフトウェアの妥当性確認に使

用される. これらのファントムは仮想ファントムと物理ファントムに分類される. 仮想ファント

ムは表4に概説されたすべての試験項目に使用することができる. これらの試験は基本的な剛体

画像レジストレーションとより複雑な非剛体画像レジストレーションの妥当性確認を包括してお

り, このレポートの主な焦点である. 物理ファントムは画像撮像装置で物理的に撮像でき, その

画像を転送し, 画像レジストレーションプロセスにおける患者データ処理の実際のステップをシ

ミュレーションできるため, end-to-end試験およびデータ転送の整合性の検証に必要である.  

 

 

5. A. 2.  物理ファントムによるシステムのend-to-end試験 (System end-to-end tests with physical 

phantom)  

 

本タスクグループではend-to-end試験をコミッショニング時, 年１回 (annually), 撮像装置の

修理または交換によってデータの整合性に影響を与える影響がある場合, または画像レジストレ

ーションソフトウェアのアップグレード時に実施することを推奨する. これはTG53168やIAEA-

430169と一致している. このend-to-end試験は画像取得, レジストレーション, 治療計画と治療に

関する全体的な機能の正確さと一貫性を保証するために重要な要素である. レジストレーション

がスタンドアローンの装置であり, 画像撮影装置および治療計画装置などの他の構成機器間に統

合されている場合, end-to-end試験によって互換性と精度が保証される. さらに, このタスクグル

ープでは単純なend-to-end試験を年ごと (annually) に実施することも推奨する. 医学物理士が

一名のような小規模な施設では, 検証のための十分な時間が確保できない可能性がある. 大規模

な施設では, レジストレーションを担当する医学物理士の知識がなくても, end-to-end試験によっ

て全体的なプロセスが変更されないことを担保できる. 

それぞれの撮像装置に対して内部の指標と基準点が明確なマルチモダリティ (必要であるなら

ば) に対応した物理ファントムを用いて様々な撮影方向と体位 (head/feet first, supine/prone, 

left/right) で実際に画像取得することが望ましい. 個々の画像取得シーケンスをプログラムする
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際は, 各患者の向きを選択して, ファントムの個々の向きが取得画像のDICOMヘッダに表示さ

れるようにすることが重要であり, 画像レジストレーションソフトウェアによる各患者（画像）の

向きの正しい識別および操作を検証することができる. 画像レジストレーションソフトウェアに

入力された画像の撮影方向と体位が正しい表示であるかを確認することを推奨する. 標準的なプ

ロトコルでそれぞれの装置間での画像レジストレーションを実施することが望ましい. ファント

ム内の明確な指標を用いてレジストレーションの正確さを評価することを推奨する. 

異なる病院システム間の画像および他のデータ通信の信頼性は, 様々な製造業者でDICOM規

格が広く受け入れられたことにより大幅に単純化されている. これらのシステムは大きな発展を

遂げたが, 様々な製造業者間におけるDICOM規格の非互換性と実装上の違いは依然としてエラ

ーの要因として頻繁に発生しており, DICOMオブジェクトの適切な転送と処理を確認するため

に画像転送試験を実施する必要がある. これらの試験では, 装置 (CT, MRI, PET, SPECT), 医療

用画像管理システム (PACS), または治療装置から画像レジストレーションシステムに転送され

た画像が ピクセルサイズ, スライス 厚とスライス間隔 , 撮像方向と体位  (head/feet first, 

supine/prone, left/right), スキャン情報, ボクセル値) の情報を保持していることを確認する必

要がある. 

画像パラメータの正確な転送と解釈は, コミッショニングプロセスおよびすべてのソフトウェ

アとハードウェアのアップグレード後, 個々の患者ごとに確認する必要がある. 様々な外部機関

で取得されたデータセットを二次的な目的で治療計画に使用することがあるが, 外部機関のシス

テムからのデータ転送の評価は多くの場合コミッショニング中に実施されない. このようなデー

タセット転送の妥当性確認は, 個々の患者ごとに行うことを推奨する. 

正しい画像ジオメトリの妥当性確認 (Validation of correct image geometry): 画像を異なる解像

度で表示, あるいはピクセルの座標に変形を適用するようなシステム間でデータを転送すると, 

ピクセルの平均化やダウンサンプリングなどのさまざまな理由によって画像ジオメトリに影響を

与える可能性がある.  

画像ジオメトリの正確さの妥当性確認には, ファントム全体にわたって既知の距離に試験オブ

ジェクトが配置されたファントムが必要である. この試験では, 典型的な臨床プロトコルでの画

像取得および画像転送, 試験オブジェクト間の距離測定が含まれる. 評価された画像を用いて輪

郭描出や治療計画が行われる個々のソフトウェアパッケージごとに検証を実施することが望まし

い. 3次元的に正しい画像ジオメトリが評価できるように試験オブジェクトを配置する必要がある. 

測定では測定方向におけるボクセルサイズの半分の精度が必要である. 空間的な歪みは必ずしも

一様でなく, 1次元のみで示されることに注意しなければならない. 3次元的な画像サイズの妥当性

確認により, 正確なピクセルサイズやスライス厚とスライス間隔, 全体的な空間的再現性が保証

される. 既に説明したように, MR画像は固有の空間歪みを含むことがあり, これらの歪みはこれ

らの試験から分離されることを推奨する. 他の撮像モダリティでは検出可能な歪みを含まないこ

とが望ましい. 

画像ジオメトリ試験の目的は, システム間のデータ転送に起因する画像の幾何学的な歪みを評
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価することであり, 画像固有の歪みを評価することではない. 転送されたデータに著しい歪みが

確認された場合は, 追加試験を行う前にこれらの歪みが存在しないことを, まずは画像撮影装置

の端末で妥当性確認することが望ましい. 歪みが画像撮影装置の固有のものである場合には, 問

題が修正された後にデータ転送の妥当性確認を繰り返す必要がある.  

撮影方向と体位の妥当性確認 (Validation of correct image orientation): 臨床で使用されるすべ

ての撮影方向と体位について妥当性確認を実施することを推奨する. 非対称なファントムまたは

基準マーカー付きのファントムですべての撮影方向と体位の組み合わせで画像取得する必要があ

る . 一 般 的 な 組 み 合 わ せ は head first/supine お よ び head first/prone, feet first/supine, feet 

first/prone で あ る . 正 常 な 試 験 の 結 果 で は , 転 送 さ れ た 患 者 の 画 像 に 正 し い ラ ベ リ ン グ 

(right/left, head/feet (superior/inferior), およびanterior/posterior) が割り当てられ, すべての画

像の向きが正確に表示される. 

コミッショニングは画像撮影装置, 治療機の寝台または患者の上に直接配置する基準マーカー

を日常的に使用することを確立するのに良い機会である. 放射線治療の患者で使用されるすべて

の撮像手順でこのような基準マーカーの使用が強く推奨される. マーカーを系統的に使用するこ

とで潜在的に深刻なエラーの可能性を低減することができる. このようなマーカーの使用はCT

では比較的簡単である. TG66ではCT画像の方向を示すためにCTの寝台上に2枚の薄いアルミワ

イヤーを貼り付けることを推奨している. このワイヤーは寝台上の左または右側に, 寝台の全⾧

に沿って貼り付けられる必要がある. この2本のワイヤーは架台に向かって文字の“V” となるよ

うに配置する. この“V”は患者の撮影方向を示す. このワイヤーはアーチファクトを起こさない程

度に十分に小さくすることが望ましい. このようなワイヤーは治療計画装置の寝台にも使用する

事ができる. MR, PET, およびSPECTにおける寝台上のマーカーの使用は画像取得の原理的に困

難であり, 患者に特異的な指標を使用するのが最適な解決策である.  

正しい画像パラメータおよび空間精度の妥当性確認 (Validation of correct image parameters 

and spatial accuracy): 画像ファイルに患者情報, 画像取得パラメータ, 画像の撮影方向および体

位, ボクセルサイズ, ボクセルの座標, 個々のボクセル値を含んでいることを検証する. DICOM

規格は転送された画像データセットの精度を大幅に向上させるが, 転送中に上記のパラメータの

1つまたは複数が破損したり誤って解釈される可能性がある.  

 

 

5. A. 3.  デジタルファントムによる試験 (Digital phantom tests)  

 

デジタルファントムは独自で開発したりベンダーから購入することもできる. 表5にあるデジ

タルファントムデータは, コミッショニングでの使用や画像レジストレーションの精度試験を行

うQAプログラムのために, このタスクグループにより作成された. データセットはImSimQATM
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ソフトウェア (Oncology System Limited, UK (OSL, www. imismqa. com) ) を用いて作成され

た. そのデータセットもしくは同等のデータセットを画像レジストレーションソフトウェアに入

力し, 表4に概要が示された試験を行うことを推奨する. これらのデータセットと別なサブセット

を年1回の試験やアップグレードの際に使用することが望ましい. 表5のデータセットを用いた画

像レジストレーションは, 臨床での活動ごとに必要に応じて使用する画像レジストレーションシ

ステムで実施することを推奨する. 

表4には, 表5に記載されているデジタルファントムデータに対する試験および, 剛体と非剛体

画像レジストレーションの精度試験に対して想定される許容値が記載されている. 非剛体画像レ

ジストレーションアルゴリズムは, 現在活発な研究と商業化が行われている領域である. これら

の許容値の選択は, タスクグループの臨床経験と公表された妥当性確認研究によって決められた
94, 105, 170. 例えば, 臨床の胸部4D CTの肺データを用いた多施設共同研究では, 21例中18例におい

て平均絶対誤差 2.0 mm以下となり, 9種類のアルゴリズムでそれぞれの座標方向で最大誤差が5. 

0 mm未満となった171. あげられた許容値は目標値である. もしコミッショニング時にアルゴリズ

ムがあげられた許容値を満たさなければ, リミテーションを記載し, 想定される不確かさを治療

プロトコルに取り入れることを推奨する. 不確かさやアルゴリズムのリミテーションが大きいと

予想される場合には集学的チームに報告することが望ましい. 

DICOM変形ベクトル場ファイルを用いて非剛体ファントムの精度を評価することを推奨する. 

4. A節に記載したとおり, 画像レジストレーションアルゴリズムはDICOM変形ベクトル場を出

力することが望ましい. 試験ファントムに対して適用した変形はAAPMのウェブサイトで利用可

能である. ユーザはそのDICOM画像をそれぞれの座標方向ごとに (つまり, 左右, 前後, 頭尾方

向は個々のDICOMファイルとなっている) 差分し, 許容値以内のボクセルの割合を計算するこ

とが望ましい. 

 

 

5. A. 4.  臨床データによる試験の例 (Example clinical data tests)  

 

画像レジストレーションソフトウェアの標準的な使用レベルが, 物理ファントムによるend-to-

end試験, およびデジタルファントムによる包括的な妥当性確認により評価された後に, 臨床デー

タセットを用いて, 画像レジストレーション精度の評価を行う. これらの試験は各施設の臨床プ

ロトコルをもとに4. B節と4. C節に記述されている定量的および定性的計測指標を用いてデザイ

ンされることを推奨する. 

例えば, もし臨床のプロトコルで肺腫瘍の治療計画で4D CT画像の一つの位相で設定した輪郭

を他のすべての位相の4D CT画像にプロパゲーションするために非剛体画像レジストレーション

を用いるならば, 4D CT画像の実例を臨床から収集しておくことを推奨する (例えば, 以前に臨

床で治療した典型的な症例から10例の4D CT画像セットを得るなど). 計画された画像レジスト

レーションプロトコルはこれら10例のデータセットを用いて行い, 4. B節と4. C節に記された定量

的および定性的検証方法を用いてその結果を評価することが望ましい. これらの試験によって得

られた画像レジストレーションの不確かさの度合いは治療プロトコルに組み込まれることが望ま
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しい (例えば, 不確かさのマージン).  

 

 

5. B.  臨床実務における患者個別画像レジストレーション検証 (Patient-specific registration 

verification during clinical practice)  

 

画像レジストレーションアルゴリズムの最も包括的なコミッショニングでさえも, 臨床で起こ

りうる画像レジストレーションの全体像を網羅できない. 放射線治療計画や治療期間中の多くの

作業に画像レジストレーションは用いられるため, 日常業務に対して明確に文書化された患者個

別検証プロトコルが必要不可欠である. 多くの場合, 画像レジストレーションはひとりのチーム

メンバーによって実施され, 他のメンバーによる様々な業務に使われる. それゆえ, 画像レジス

トレーションと患者ごとの精度を文書化することはその患者の適切な治療を保証するうえで不可

欠である. 

集学的チームの間での画像レジストレーションに対する依頼と結果に関しての情報共有は画

像レジストレーション処理の放射線治療への安全かつ効率的な導入にとって不可欠である. 効果

的な情報共有を保証する最も効果的な方法は, 病院の規模と組織構造に依存する. このタスクグ

ループは画像レジストレーション指示書を治療計画指示書に含めることを推奨する. 取り組むべ

き2つの主なコニュニケーション行動は依頼と報告である. 画像レジストレーション手順の依頼

は, その結果の使用予定を明確にするとともに最も重要な領域を指示することを推奨する. また, 

その結果を使用する前の画像レジストレーションが行われた時点で, その画像レジストレーショ

ン結果は, 画像レジストレーション精度と使用できない局所領域を含めた適切な指示を含め集学

的チームに報告されることを推奨する. それぞれの使用例ではレジストレーションの挑戦と依頼

があるが, すべての症例で, 画像レジストレーションに関する共有情報が正しく解釈されていな

い場合に, 臨床的エラーが起こりうる. 表7に画像レジストレーションの精度を記述する用語を提

案する.  

一般的に, 以下の項目について意見交換することが望ましい.  

 

1. 依頼 

 

a. 画像レジストレーションする画像を明確に指示 

i. 基準参照画像とそれにレジストレーションさせる画像を明示的に指示 

 

b. 重要な局所領域の理解 

i. 解剖学的領域と標的位置もしくは 

ii. 局所的指標もしくは 

iii. 矩形領域もしくはその他の画像上の表示 

 

c. 結果の使用予定 
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 例: 

i. 標的の輪郭作成 

ii. 線量合算 (再治療)  

iii. 4 次元的変化の評価 (正常組織と腫瘍組織) 

 

d. (予定される使用に対して適切に) 使用する技術 

i. 非剛体 

ii. 剛体 

 

e. 最終的な使用に対して要求される精度 

i. 明示的に記載もしくは 

ii. 治療計画シナリオにより明示的な記載なしで暗黙的に決められる (例えば, 定位

的) もしくは 

iii. 用途により明示的な記載なしで決められる 

 

2. 報告 

 

a. 実際に使用した画像を明示する 

b. 重要な局所領域と解剖学的指標に対する最終的な画像レジストレーションにおける不確

かさを表示する 

i. ユーザに警告するためいかなる危機的な不正確さも表示 

c. 使用のために承認できる許容値を検証する 

d. 画像レジストレーションに使用した技術 

e. 報告に注釈とともに重ね合わせた画像を載せる 

f. フュージョンに使用したシステムからの文書出力 

付録Bに画像レジストレーションの依頼と報告の様式例を提示する.  
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6.  治療計画や照射におけるレジストレーション技術の臨床導入 (CLINICAL INTEGRATION 

OF REGISTRAION TECHNIQUES IN TREATMENT PLANNING AND DELVERY  

 

画像レジストレーションプログラムを正しく臨床環境へ統合させることにより, 効率的かつ安

全な臨床導入ができるようにすることが望ましい. 画像レジストレーションの安全な使用を確実

にするために, このタスクグループは以下の手順を推奨する： 

 

1） 画像レジストレーションを実施する担当者に明確なガイドラインを提供すること 

2） 臨床使用の前に, それぞれの画像レジストレーションに対して患者個別の妥当性確認を

行うこと (例えば, レジストレーション結果の定性的評価)  

3） レジストレーション精度は, 臨床的な流れを妨げることなく, エラーの影響を最小限に

抑えるための頻度で評価すること 

4） レジストレーション精度の明確な識別方法を画像フィージョンの使用者に提供すること

で, 不確かさをどのように認識し考慮すべきかを理解すること 

 

商用システムには, 画像レジストレーションおよび画像フュージョンのための高度なツールが

提供されている. これらは, 幅広いユーザの使用感を向上させるために提供されており, 主にア

ルゴリズムによる複雑さはユーザから見えない. その結果, 商用システムの機能をユーザが完全

に理解していないというリスクが生じる可能性がある. これらの技術を不適切に使用すると, 治

療プロセスに潜在的なエラーが発生する可能性がある. レジストレーションシステムの結果は, 

集学的な放射線治療チームのすべてのメンバーが使用または要求する可能性がある. しかしなが

ら, アルゴリズムとレジストレーションに限界があるという包括的な知識は, すべての人員が理

解しているわけではない. したがって, 臨床で使用する場合においては, 画像レジストレーショ

ンを行う人員に適切な教育を実施し, その人員が特定の症例ごとにシステムをどのように使用す

るかを十分に理解し, 使用するアルゴリズムに不確かさやレジストレーションの限界があること

を理解し安全に使用する必要がある. これらは医学物理士の責任において行われる.  

さらに, 得られたデータが臨床で使用される前に, 患者ごとにレジストレーションを検証する

プロセスが行われることを推奨する. これには, 4. C 節で説明したような定量的な測定が含まれる

が, 4. B 節で説明しているように, 常にデータセット全体にわたる定性的な評価が含まれている必

要がある. この患者固有の品質を確認することは, ユーザにレジストレーションの信頼性を提供

し, これらのシステムの安全な運用を保証するのに役立つ. 臨床使用においてレジストレーショ

ン結果を利用する際に, この検証は全ての利用者で共有されることが望ましい.  

 

 

6. A.  治療計画 (Treatment planning)  

 

治療計画で使用される画像レジストレーションにおいて最も重要な要素は, すべての画像デー

タセット間の一貫した患者位置である. このため, 治療時と同じ体位になるよう画像取得をし, 
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治療時と同じように患者固定するプロセスを構築することが非常に重要である. これは必ずしも

実用的ではないが, 患者の位置をマルチモダリティ画像と治療に使用する画像との間において, 

よりよく位置合わせするためのあらゆるステップは治療の際に有益である. これらの準備として

外部基準マーカーの配置は有用である.  

２番目に重要な要素は, タスクグループで推奨しているように, 放射線治療チーム内において

習熟した者が, 治療計画の前に画像のレジストレーションやフュージョンを行うことである. こ

の者は, 報告書を作成し, 表 7 に定義されている不確かさの評価レベルを推奨することが望まし

い. 

３番目として, レジストレーション結果を使用する者 (放射線腫瘍医等) は, 4. B 節および 4. C

節に記載された方法を使用して, レジストレーションの精度およびレジストレーションにおける

トレードオフを評価することが望ましい. 放射線腫瘍医による臨床使用のための画像レジストレ

ーションの最終レビューは, 放射線腫瘍医によって行われた治療計画のトレードオフの最終レビ

ューと同等に重要である.  

４番目に, レジストレーションにおいて解決できない残留誤差は, 例えば, 治療におけるマー

ジンなど (PTV) において考慮することが望ましい.  

一例として, 4. E.節に記載の肝臓癌の MR-CT レジストレーションを挙げる. MR 画像を治療計

画の CT にレジストレーションし, MR に GTV を, CT に正常組織を描いて線量を計算する場合, 

レジストレーションの精度評価を必ず実施することが望ましい. これは, チェッカーボード機能

を用いた肝臓境界の視覚的評価, または両方の画像上の識別可能なマーカー (血管の分岐または

クリップ) の空間的位置の比較で可能である. 著しい矛盾が検出された場合 (ボクセルのサイズ

よりも大きい場合など), 不確かさがどの程度存在するか (肝臓の境界間またはマーカーの位置の

差の間の距離を測定することによって) 推定されるべきである. 測定された不確かさが GTV に

近ければ近いほど, それは GTV のレジストレーション精度を表す. この不確かさをプロセスの潜

在的な系統誤差とみなすことが適切である. これらの不確かさを治療マージンに取り入れる際に

は異なる考え方があり (マージンを直線的に追加するのか球体的に追加するのかなど) 放射線腫

瘍学コミュニティ内においても明確な合意には至っていない.  

 

 

6. B.  照射 (Treatment delivery)  

 

各治療部位に対して, 治療時に画像のどの部分で位置合わせを行うのか, また検証で使用する

指標に何を使用するかを定義した「レジストレーション依頼書」のような文書を作成しておく必

要がある. 例えば, 前立腺では, 前立腺と直腸の境界を位置照合することを治療の目標にし, 検証

に前立腺の先端を使用する. 治療に至るまでの過程において画像レジストレーションは, 通常, 

同じ治療部門のユーザによって実行され, 適用される. したがって, レジストレーション結果の

情報は口頭で治療部門内に情報を共有することができる. ユーザはレジストレーションの精度を

迅速に検証する方法についてトレーニングを受けていることが不可欠である. 詳細なプロトコル

の作成は, 照射する診療放射線技師のために指針を提供し, レジストレーションプロセスをすべ
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ての患者に対して一貫して行う. プロトコルが作成されていないようなまれなケースに対して画

像誘導を行う場合, 何をどのように位置合わせするのか, そしてその精度をどこまで担保するの

かを治療前に診療放射線技師に明確に指示する. もしくは, 医師が治療前に直接レジストレーシ

ョン結果を評価することが望ましい.  

このタスクグループは, 画像レジストレーションと特定のプロトコルについて適切にトレーニ

ングされた診療放射線技師が, 照射のために画像レジストレーションを行うことを推奨する. こ

れにより, 画像レジストレーションを治療照射プロセスにおいて効率的に統合することが容易に

なる. 画像誘導における最終的な妥当性確認と使用は, 集学的チームのトレーニングと経験, 

IGRT 技術と治療マージンとの相互関係, および規定ガイドラインに基づいて, 施設およびプロ

トコルの基盤を決定することを推奨する. 効率的かつ安全な治療を確実にするためには, 個人の

自己満足のみを考えることを避け, 臨床運用の原則を決めることが重要である. 標準的な線量分

割においての画像誘導の最終的な妥当性確認では, 放射線腫瘍医が治療に使用される各画像レジ

ストレーション結果を次セッションの治療前までに承認することを推奨する. 定位手術的放射線

治療で使用されるような, 5 Gy より高い線量分割においては, 特別な配慮が必要である. 体幹部

定位放射線治療において, 米国放射線腫瘍学会 (ASTRO) およびアメリカ放射線学会 (ACR) プ

ラクティスガイドラインからの現在の勧告は, 放射線の照射前に放射線腫瘍医による画像レジス

トレーションの承認を実施することを推奨している 172.  

 

 

6. C.  治療モニタリングと適応 (Treatment monitoring and adaptation)  

 

近年, 一連の放射線治療期間中の患者体積や位置変化に非剛体画像レジストレーションを用い, 

各構造における積算線量の把握による治療のモニタリングが可能となっている. また, 患者の解

剖学的・機能的変化が発生した場合に, 高度な再計画への適応が可能となっている. この臨床プロ

セスの妥当性確認要件は, 前述したように治療計画と画像誘導の両方について適用される. 各画

像のレジストレーションの妥当性確認は, レジストレーションを使用して投与線量を合算する前

に実施することが望ましい. しかし, 線量合算するための非剛体レジストレーションの使用は, 

輪郭のプロパゲーションのための非剛体レジストレーションの使用と比較して, 精度に対する付

加的な要求を有することに留意することが重要である. 線量合算では, 線量を受ける全てのボク

セルが正確に一致していなければならない. 一方, 輪郭のプロパゲーションの場合, 精度は臓器

の境界において最も重要とされている. 線量合算とその後の適応放射線治療の際の治療計画にお

ける非剛体レジストレーションの使用は, このタスクグループの範囲外である. これらの課題は, 

後続のタスクグループで解決することを勧める. 各臓器において起こりうる不確さを考慮し, 予

期しない不確さのレベルを確実に把握しておくために, 各治療現場のプロセスをプロトコルとし

て定義しておく必要がある. さらに, 正常組織の有害なレベルを超えるリスクがある患者の適応

治療または再治療のために画像レジストレーションを使用する場合, 集学的なチームが画像レジ

ストレーションの不確さおよびその限界について議論すべきである. これは現在急速な技術革新

の分野であり, これらの新しい技術を十分に理解できるまでに使用する際には注意が必要である. 
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6. D.  臨床例の解説 (Clinical case illustrations)  

 

6. D. 1.  治療計画におけるターゲットと正常臓器のセグメンテーション (Target and critical 

structure segmentation at planning)  

 

以下は, 治療計画における臓器のセグメンテーションのための画像レジストレーション, レジ

ストレーション結果, およびその後の報告の 2 つの臨床ケースの説明である.  

 

1. T2 および T7 椎体の 2 つの病変について, 脊椎の定位照射が行われる症例である. 医師

は, 1 mm のボクセル解像度で MR 画像を観察し, 1 mm のスライス厚で治療計画 CT 画

像にレジストレーションし, 治療の標的体積を特定する. 作業の依頼を行う場合, 以下

の情報を伝える必要がある.  

 

依頼 

 どのようなデータセットからどのような MR 画像を使用するのか (例えば, サジタル面

の造影 T1 画像など) 

 治療計画 CT 画像が基準画像であること 

 T2 および T7 椎体の領域が最も重要であること 

 使用目的は定位放射線のためのターゲット描出であること 

 腫瘍を変形させないために剛体レジストレーションを実施すること 

 求めるレジストレーション精度は, 治療時のレジストレーション精度が 1 mm となるよ

うに 1 mm 程度とする 

 

画像レジストレーションを実行すると, 脊椎が MR 画像において弓なりに曲がっており, T2 お

よび T7 の両方の椎体の位置合わせが不可能であった. これらをレジストレーションするために, 

2 つの部位に分けてレジストレーションすることを決定した.  

 

報告 

 サジタル面の造影 T1 画像を, 治療計画 CT 画像にレジストレーションを実施 

 T2 の位置調整と T7 の位置調整を 2 つに分けて剛体レジストレーションを実施 

 骨構造の境界と小さな点状の石灰化を評価した結果, 椎体について 1 mm 程度の精度が

得られた 

 

レジストレーションは承認された. ターゲットは, 各椎体に適した画像を用いてフュージョン

させることにより, フュージョン画像に輪郭を描くことができた. レジストレーションの不確か

さの影響は大きくなかった.  
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2. ある肝臓患者は造影剤にアレルギーがあり, 治療されるべき左葉の病変が明確な MR 画

像がある. MRI は, 任意の自発的な呼吸停止状態で取得し, 患者は, 外部支援装置を用い

て呼気息止め状態で治療される.  

 

依頼 

 どのようなデータセットからどのような MRI 画像を使用するのか (例えば, サジタル面

の造影 T1 など)  

 治療計画 CT 画像が基準画像であること 

 肝臓の左葉が最も重要であること 

 使用目的はターゲット決定であること 

 レジストレーションの不確かさを報告し, PTV マージンに追加することが望ましい 

 

レジストレーションを実行すると, MR 画像と CT 画像間に変形が存在することが認められた. 

レジストレーションは, 腫瘍を含む左葉に焦点を当てた. 肝臓の左葉はよく一致し, この葉の境

界はボクセルサイズ内の精度で一致した.  

 

報告 

 T2 アキシャル面の MR 画像を治療計画 CT 画像にレジストレーションした 

 腫瘍を定義することを目的にし, 左葉に注目した剛体レジストレーションを実施 

 左葉について 2 mm の精度が得られた 

 

レジストレーションが承認され, MR 画像に基づいて腫瘍輪郭が描かれた. レジストレーション

の不確かさに対する対応はこれ以上必要ないことを確認した.  

 

 

6. D. 2.  治療における標的のレジストレーションと正常組織の温存 (Target registration and 

normal tissue avoidance at treatment delivery)  

 

治療室での画像レジストレーションの使用方法は治療計画および照射のワークフローに照らし

合わせてデザインされることが推奨される. ワークフローの例を Fig. 6 に示す. 現在, 標準的な治

療室内での画像誘導は患者の平行移動 (加えて回転) を実施できる必要がある. 画像レジストレ

ーションにおけるこの制約はレジストレーションのプロセスにおいてトレードオフとなる (つま

り, レジストレーション後の残留誤差分布). これらのトレードオフは治療計画のプロセスにおい

て考慮することが望ましい (例えば, 治療の主目的が腫瘍を標的とする場合, 正常組織が過剰線

量とならないようにするため, 治療計画で PRV が必要となるかもしれない). この分野の発展は

適応的でかつリアルタイムの同室治療計画の利用に関する必要条件を緩和できる可能性がある. 

図 6 で示した画像誘導のテンプレートでは, 治療室内での画像レジストレーションとレジストレ
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ーション評価の必要性を示している. 

患者セットアップと治療室内での画像取得に続いて, 画像レジストレーションを行うための

FOV を設定する必要がある. これは画像全体, 特定領域 (例えば, 腫瘍) または広めの領域 (例

えば, 首全体) などが考えられる. FOV の設定が終わったら, 患者ごとまたは患者クラスに応じ

た治療プロトコルに則って, レジストレーション方法を設定する必要がある. (可能な場合は) こ

の設定では類似度指標, 変形アルゴリズム, 最適化手法の設定を行うことが推奨される. レジス

トレーションに続いて, 移動の評価を行い, その大きさが想定内にあり治療に進んでよいのか, 

介入するべきか (例えば, 患者の再セットアップ) を決定する. 次の作業に進む場合は, レジスト

レーション精度を評価することを推奨する. このステップでは正常組織の温存を確実にするため

に, レジストレーション精度の評価は特定の領域だけでなく全体で行うことが重要である. 治療

計画の妥当性を評価することが望ましい (例えば, 適用する補正によって, 意図した治療計画が

許容範囲内で実施されるか). これらの基準は治療部位, プロトコル, 施設ごとに変わるであろう.  
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7. 結語 (CONCLUSIONS)  

 

画像レジストレーションおよび画像フュージョンは治療計画および治療, 治療評価を改善する

可能性がある. しかし, 患者治療に用いる先端技術は安全で効率的な方法により臨床導入する必

要がある. レジストレーションの複雑さが増すにつれて, ソフトフェアのコミッショニングおよ

び臨床導入の妥当性確認, 品質保証および検証方法の必要性も増加する. このタスクグループの

レポートで述べた通り, 画像レジストレーションアプリケーションのコミッショニングおよび品

質保証プログラムは多面的である. 複数の試験を組み合せないと精度を完全に評価することはで

きない.  

このレポートを公開した時点では, レポートに記載したすべての推奨のコミッショニング過程

を完了するために必要なツールが, すべての商用アルゴリズムにおいて標準であるわけではない. 

このレポートの目的は, 商用システムにこれらのタスクを効率的に実施するために必要なツール

をベンダーに示すことでもある.  

このタスクグループの提言を下記にまとめる.  

 

 

7. A. 臨床的提言 (Clinical recommendations)  

 

1. 画像フュージョンを視覚化するための基本的な画像レジストレーション技術および方法

を理解する 

2. レジストレーションが適切に使用されるように, 臨床使用されるレジストレーションア

ルゴリズムの基本的な構成要素を理解する 

3. 独立したシステムで画像レジストレーションを行う場合は, 画像化およびレジストレー

ション, 治療計画, 治療のシステムに対して物理ファントムを使用した end-to-end 試験

を行う 

4. ユーザ施設からの臨床データだけでなくデジタルファントムデータ (または類似のデー

タ) を使用して画像レジストレーションの包括的なコミッショニングを実施する 

 

a. レジストレーションエラーの推定を表 3 と表 4 で記載した定量的方法と定性的方法を組

み合わせて評価する必要がある. 大きなエラーが推定される領域では, 不確かさのマー

ジンの使用を考慮する必要がある. 

 

5. 画像レジストレーションのすべてのユーザ間での情報共有と文書化を行える依頼システ

ムおよび報告システムを開発する 

6. 画像レジストレーションの結果を効率的に評価することが可能な患者ごとの品質保証方

法を確立する 
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7. B.  ベンダーへの提言 (Vender recommendations)  

 

1. レジストレーションが適切に使用されるように, 臨床使用されるレジストレーションア

ルゴリズムの基本的な構成要素を公開する 

2. 妥当性確認のためにレジストレーションマトリックスあるいは変形ベクトル場を出力で

きる方法を提供する 

3. 画像レジストレーションの定性的な評価が可能なツールを提供する 

4. 2 つ画像で特徴点を設定し, レジストレーションの目標レジストレーション誤差を計算

する機能を提供する 

5. 画像に定義した輪郭とレジストレーションで画像にマッピングした輪郭間でのダイス係

数と平均一致距離を計算する機能を提供する 

6. 画像レジストレーションの依頼システムおよび報告システムの導入をサポートする.  

 

このタスクグループのレポートは, 包括的かつ実現可能なコミッショニングおよび QA システ

ムを提供することを目的とした. 画像レジストレーションシステムは, 臨床現場における他の機

器と同様にコミッショニングする必要がある. 臨床現場における安全かつ適切な使用を保証する

ために, 医学物理士がアルゴリズムの基本的な構成要素を理解することが重要である. コミッシ

ョニングに加えて, 適切にレジストレーションを臨床使用するために QA プロセスを定める必要

がある. このレポートは画像レジストレーションを安全的かつ効果的に使用するための試験に対

する推奨頻度および許容値を提案している. 臨床部門ごとの個別プロトコルでは, 画像レジスト

レーションの安全使用を行うために必要な追加事項を含めて, これらのガイドラインのさらなる

調整が必要である.  
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Appendix A 部位別に画像レジストレーションの質を評価するために推奨される解剖学的構造 

(Recommended anatomy to qualitatively assess image registration on a site-specific basis)  

 

画像レジストレーション 

 

部位 解剖学的指標の一致 

脳 眼窩, 視神経, 脳幹, 脳室, トルコ鞍, 鼻, 外耳道 (Roll回転誤差を最小にするのに

有用かも), 斜台 (Yaw回転誤差を最小にするのに有用かも), 矢状縫合 

頭頸部 前顔面腫瘍の場合, 上顎骨, 脳幹, 眼窩, 鼻による画像重ね合わせ 

頸部 頸椎 (治療部位の上下1椎体)  

胸部 領域付近の胸椎あるいは腰椎 

胸壁 治療領域で胸椎を合わせた後, 最も近い肋骨または胸骨を調整する 

腹部 肝臓, 脾臓, 腎臓の境界, 腹部大動脈の軸方向の一致 

手 中手骨, 指骨 

手関節 手根骨 

⾧管骨 関節と関節を合わせる. 画像上に関節が1つしかない場合はそこから開始する.  

腫瘍の位置により大腿骨頭または上腕骨頭部 

骨盤 恥骨結合, 仙腸関節, 仙骨, 腸骨稜, 大腿骨頭 (Roll回転誤差を最小にするのに有

用かも)  

前立腺がんの場合, 前立腺, 尿道球 

足 足を屈曲している場合, 踵骨, 足根骨, 中足骨 
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Appendix B 画像レジストレーションの依頼と報告書の書式例 (Example templates of an image 

registration request and report)  

 

画像レジストレーション依頼書 

目標画像 

〇シミュレーションCT  〇MRI  〇PET  日付   詳細    

 

被変形画像 

〇CT  〇PET  〇MRI (〇sag 〇cor 〇axial) 日付   詳細    

〇CT  〇PET  〇MRI (〇sag 〇cor 〇axial) 日付   詳細    

 

使用目的 

〇標的/臓器輪郭描出 〇線量合算 

〇動体管理  〇増悪または治療効果判定 

コメント：           

 

重要領域 

領域   コメント    指標（ランドマーク） 

１.                    

２.                    

３.                    

４.                    

 

レジストレーション方法 

〇剛体レジストレーションのみ  〇剛体+非剛体レジストレーション  〇非剛体レジストレーションのみ 

 

精度要件 

〇 0: スキャン範囲全体の一致 

〇 1: 局所の一致 

〇 2: 変形がある場合でも使用可能 (レジストレーションした画像は補足情報として利用)  

〇 3: 診断目的のレジストレーション (大まかな領域を特定するために必要なレジストレーション)  

コメント：           

 

依頼医師：    

日付：    

署名：    
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画像レジストレーション報告書 

 

目標画像 

モダリティ        日付   詳細    

 

被変形画像 

モダリティ        日付   詳細     方法   

モダリティ        日付   詳細     方法   

 

使用目的 

〇標的/臓器輪郭描出 〇線量合算 

〇動体管理  〇増悪または治療効果判定 

コメント：           

 

局所領域の一致精度 

領域 /測定基準 精度レベル  コメント     スクリーンショット 

１.                   〇 

２.                   〇 

３.                   〇 

４.                   〇 

 

精度レベル 

〇 0: スキャン範囲全体の一致 

〇 1: 局所の一致 

〇 2: 変形誤差が含まれる可能性はあるが使用可能 (PTV/PRVマージンの追加が必要な場合あり)  

〇 3: 診断のみに使用可能 (大まかな領域を特定することは可能)  

〇 3: レジストレーション誤差は許容できない (使用不可)  

コメント：           

 

メモ：          

           

 

レジストレーション実施者：    

署名：     日付：    
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Appendix C ファントムデータセットのスクリーンショット (Screenshots of phantom datasets)  

図C1 単純ジオメトリCTファントム 

 

 

図C2 骨盤CTファントム  
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図表 

 

 
図1. 治療計画, 治療, 計画変更における画像データと画像処理のワークフロー. 
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図 2. 画像レジストレーションアルゴリズムの基本手順. 
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図 3. 輪郭マッピング. (a) 被変形画像 (例えば, この症例では MR 画像) 上に輪郭描出された腫

瘍体積. (b) 表面を表現するために積み重ねとタイル張りされた輪郭 149. (c) MR 画像上での輪郭

表面は, CT 座標系にマッピングされ, CT データセットの画像平面に沿ってリスライスされる. 

(d) CT 画像上に移された輪郭が表示されている. 
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図 4. 元々レジストレーションされていない FDG PET 画像と CT 画像は, 画像レジストレーシ

ョン (中央) と画像フュージョン (右) を実施した.  
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図 5. (a) MR 画像及びレジストレーションされた CT 画像のスプリット画面表示を使用した画像-

画像視覚検証. (b) フュージョンした PET および CT 上に重ねられた関心領域の表示. 輪郭は, 

PET 画像および骨盤および椎骨で特定される標的体積であり CT 画像上に描写. (c) CT 画像で定

義された脳の輪郭を MR 画像上に重ねて表示した画像幾何学的視覚的検証. (d) リンクカーソル

を用いた並列表示. (e) 肝臓内の良好なレジストレーション (例：青), 関心領域, 骨及び表面にお

けるより多くの不確定性 (例：黄色, 緑色, 赤色) を示す差分画像.  
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図 6. 画像誘導の例. 
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表 1. 類似度指標. 

  

分類 

Class 

計測指標 

Metric 

備考 

Description 

ボクセル信号強度ベース  

Voxel intensity-based 

差の二乗和  

Sum of the squared difference (SSD)  

平均二乗誤差  

Mean squared difference, (MSD)  

単一モダリティにおいて 2 画像間のボ

クセル強度が等価関係を有すると仮定 

相関係数 

Correlation coefficient (CC)  

単一モダリティまたはマルチモダリテ

ィにおける微小領域のボクセル強度が 2

画像間で線形関係を有すると仮定  

相互情報量 

Mutual information (MI)  

単一またはマルチモダリティにおいて 2

画像間のボクセル強度が統計的関係を

有すると仮定 

特徴ベース  

Feature-based 

ポイントベース  

Point-based 

単一またはマルチモダリティにおいて 2

画像間上の特定の点が直接的な関係を

有すると仮定 

輪郭ベース  

Contour-based 

単一またはマルチモダリティにおいて 2

画像間上の関心領域の特定の境界線が

直接的な関係を有すると仮定 
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表 2. よく使用される変換モデル. (N = 画像内のボクセル数).  

分類 

Class 

変換 

Transformation 

変換の最大次元数 

Maximum 

dimensionality of 

transformation 

備考 

Description 

幾何学的 

Geometric 

剛体 

Rigid 

6 3 方向の平行移動と 3 方向の回転移動が

可能 

アフィン 

Affine 

12 平行移動と回転移動に加え, 一様の拡大

縮小 (例, 平行線が平行を保った変形) 44–

48 

フリーフォーム 

Free-form 

3N 局所的, ボクセルに基づく変形, スムー

ジングパラメータで正規化されている 

大域スプライン法 

Global spline-based methods 

 ( 例 , 薄 板 ス プ ラ イ ン , thin 

plate splines)  

3N 大域的な影響に束縛された基底関数制御

点のパラメトリックなグリッドを使って

パラメータ化できる変形 (例, 大域的な

変形法) 34, 49 – 66 

局所スプライン法 

Local spline-based methods 

 (例, B スプライン, B-spline)  

3N 局所的な影響に束縛された基底関数の制

御点の重み付きグリッドを使ってパラメ

ータ化できる変形 (例, 局所的な変形法) 

17, 67 – 101 

物理的 

Physical 

粘性/弾性/オプティカルフロー 

Viscous/elastic/optical flow 

 (例, デーモン法, demons)  

3N 信号強度勾配によるもので, 変形する媒

体内のベクトル場によって空間的に変化

するボクセルの変位による変形 (例, 局

所的な変形法) 102 – 110 

有限要素法  

Finite element method (FEM)  

3N 生物学的な組織の情報によって決まる空

間的に変化するボクセルの変位による変

形 (例, 局所的な変形法) 55, 92, 111 – 135 
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表 3. 画像レジストレーションを評価するための定量的計測指標. 

手法 

Technique 

評価基準 

Evaluation metric 

許容値 

Tolerance 

目標レジストレーション誤差 

Target registration error (TRE)  

画像ペア上で視認可能な, 留

置性または自然な指標を使用

した点基準の精度メトリック 

最大ボクセル寸法 

(~2-3 mm)  

平均一致距離 

Mean distance to agreement (MDA)  

レジストレーションされた 2

つの輪郭の平均表面距離 

輪郭描出の不確かさ, またはボクセル

の最大寸法 (~2-3 mm) の範囲内 

ダイス係数 

Dice similarity coefficient (DSC)  

レジストレーションされた 2

つの輪郭の体積の重なり 

輪 郭 描 出 の 不 確 か さ の 範 囲 内 

(~0.80-0.90a)  

ヤコビアン行列 

Jacobian determinant 

非剛体レジストレーションに

起因する体積の膨張または収

縮 

負の値, および臨床シナリオから予想

される 1 から逸脱した値でないこと 

 (体積が減少すると予想される構造

については 0-1, 体積が膨張すると考

えられる構造に対しては 1 より大き

い)  

一貫性 

Consistency 

アルゴリズムのレジストレー

ション方向への独立性 

(画像 A から画像 B もしくは画

像 B から画像 A)  

最大ボクセル寸法 

(~2-3 mm)  

aDSC の計算は輪郭の体積に依存しているため, 非常に大きなもしくは非常に小さな輪郭に関しては, 輪郭の不確

実性について予想とは異なる DSC の値を有することがある.  
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表 4. 画像レジストレーションに対するコミッショニング, 年ごと (annual) の QA および患者ご

との QA の品質評価のための項目と許容値. 

頻度  

Use case 

品質評価のための項目  

Quality metric 

許容値  

Tolerance 

コミッショニング, 年ご

と, アップグレード時 

Commissioning, annual, 

and upon upgrade 

データ転送 (撮影方向と体位, 画像サ

イズ, データの保全性), 物理ファン

トムを用いたシステム全体の end-to-

end 試験を実施する.  

データが正確であること 

剛体レジストレーションの精度 

 (デジタルファントム, サブセット)  

基準値 (baseline), 詳細は表 6 

非 剛 体 レ ジ ス ト レ ー シ ョ ン の 精 度 

(デジタルファントム, サブセット)  

基準値 (baseline), 詳細は表 6 

サンプル患者データによる検証 (撮

影方向と体位, 画像サイズ, データの

保全性). 実際の臨床例を使用する. 

基準値 (baseline), 詳細は表 6 

患者ごと 

Each patient 

データ転送 データが正確であること 

撮像方向と体位 画像データの撮像方向と体位が一致して

いること  

(superior/inferior, anterior/posterior, 

left/right) 

画像サイズ 定性的な評価 - 観察可能な歪みがないこ

と, 正しいアスペクト比であること 

データの保全性とインポート TG53 の推奨項目ごとにユーザが定義 

輪郭のプロパゲーション 視覚的に確認可能な境界の輪郭が 1 - 2 ボ

クセル以内であることを視覚的確認する 

剛体レジストレーションの精度 治療計画時には, レジストレーションさ

れた画像における視覚的に確認可能な解

剖学的構造の境界が 1 - 2 ボクセル以内に

あることを確認する. 残留誤差はマージ

ンに付加する必要がある.  

治療時には, 視覚的に確認可能な輪郭の

境界が PTV/PRV マージン内であるかを

確認する. (一回の照射中の動きは考慮し

ない)  

 

 



米国医学物理学会タスクグループ 132 レポート 

71 

表 4. 画像レジストレーションに対するコミッショニング, 年ごと (annual) の QA および患者ご

との QA の品質評価のための項目と許容値 (続き). 

 非剛体レジストレーションの精度 治療計画時には, レジストレーションさ

れた画像における視覚的に確認可能な解

剖学的構造の境界が 1 - 2 ボクセル以内に

あることを確認する. 残留誤差はマージ

ンに付加する必要がある. 変化ベクトル

の合理性を評価する. 結果が疑わしい場

合, または正確さが求められるような場

合 (例えば, 体幹部定位放射線治療や危

険臓器に対する線量マッピング) には定

量的な評価を実施する.  

治療時には, 視覚的に確認可能な輪郭の

境界が PTV/PRV マージン内であるかを

確認する (一回の照射中の動きは考慮し

ない). 
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表 5. ImSimQATM software (Oncology System Limited, UK (OSL, www. imismqa. com) ) により

作成されたデジタルファントムデータセット. 

データセット  

Dataset 

説明  

Description 

基礎ファントムデータセット-1 

Basic phantom dataset - 1 

基準データセット-HFS で, 黒と白と 3 段階の灰色の画像. ボクセルサ

イズはすべての基礎ファントムデータセットにおいて 0.7×0.7×3 mm. 

頭方向を向いたコーン, 右側にある半円, 円柱の前方にある立方体, 3 つ

の体表マーカー, 3 つの体内マーカー, 全ては続くパラメータによる画像

生成で完全な画像レジストレーションを規定する同じ参照フレームの

中にある: 

CT 

PET 

MRI T1-weighted (TR = 500 ms, TE = 12 ms)  

MRI T2-weighted (TR = 4000 ms, TE = 120 ms)  

CBCT (ノイズ付加)  

基礎ファントムデータセット-2 

Basic phantom dataset – 2 

基礎ファントムデータセット-1 の CT を, 左へ 1.0 cm, 前方へ 0.5 cm, 

足側へ 1.5 cm のオフセット 

基礎ファントムデータセット-3 

Basic phantom dataset – 3 

基礎ファントムデータセット-1 の CT を, 左へ 0.5 cm, 前方へ 1.5 cm, 

足側へ 2.0 cm のオフセットおよび X 軸に対してʷ5 度, Y 軸に対して+8

度, Z 軸に対して+10 度の回転.  

基礎ファントムデータセット-4 

Basic phantom dataset – 4 

FFS 以外基礎ファントムデータセット-1 の CT と同様 

基礎ファントムデータセット-5 

Basic phantom dataset – 5 

HFP 以外基礎ファントムデータセット-1 の CT と同様 

 

基礎ファントムデータセット-6 

Basic phantom dataset – 6 

FFP 以外基礎ファントムデータセット-1 の CT と同様 

基礎生体データセット-1 

Basic anatomical dataset -1 

基準データセット-CT- -HFS—ImSimQA software (oncology system 

limited, UK (OSL) ) により提供された膀胱, 前立腺, 直腸の領域に 3 つ

のマーカーが入った骨盤部ファントム. CT, CBCT および PET の基礎解

剖学的データセットのボクセルサイズは 0.91×0.91×3 mm. MR 基礎解

剖学的データセットは 1.83×1.83×3 mm. 

基礎生体データセット-2 

Basic anatomical dataset -2 

基礎生体データセット 1-CT を, 左へ 0.3 cm, 前方へ 0.5 cm, 足側へ 1.2 

cm のオフセット 

基礎生体データセット-3 

Basic anatomical dataset -3 

基礎生体データセット 1 –PET 頭先仰臥位で, 左へ 0.3 cm, 前方へ 0.5 

cm, 足側へ 1.2 cm のオフセット 

基礎生体データセット-4 

Basic anatomical dataset -4 

基礎生体データセット 1 –MR-T1 頭先仰臥位でと同様, 左へ 0.3 cm, 前

方へ 0.5 cm, 足側へ 1.2 cm のオフセット 
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表 5. ImSimQATM software (Oncology System Limited, UK (OSL, www. imismqa. com) ) により

作成されたデジタルファントムデータセット (続き). 

基礎生体データセット-5 

Basic anatomical dataset -5 

基礎生体データセット 1 –MR-T2 頭先仰臥位でと同様, 左へ 0.3 cm, 前

へ 0.5 cm, 足側へ 1.2 cm のオフセット 

基礎変形データセット-1 

Basic deformation dataset - 1 

基礎生体データセット 1 を, ガウシアンノイズを付加し左へ 0.3 cm, 前

方へ 0.5 cm, 足側へ 1.2 cm のオフセット. 前立腺, 直腸, 膀胱の中に 3

つのマーカーを配置し, 前立腺体積を 105%に増加, X 軸に対して-10 度, 

Y 軸に対して+10 度, Z 軸に対して+10 度の回転 

臨床肺データセット-最大呼気

と最大吸気 

Clinical lung dataset – end 

exhalation and end inhalation 

半自動で分岐点が選ばれた DIR-Lab の 4D CT データセット (最大呼気

と 最 大 吸 気 の 再 構 成 の み ) (DIR-Lab か ら の 提 供 , www.dir-

lab.com/4DCT6.html)  
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表 6. デジタルファントム試験症例に対して推奨される試験とその許容値. 推奨される試験スケ

ジュールは表 4 を参照. ここで, ボクセルの大きさはほとんどの画像ボクセルが非等方サイズで

あることを反映するため最も大きなボクセルサイズを持つ画像の 3 次元ベクトル量として計算す

べきである. 

目標画像 

Stationary image 

被変形画像 

Moving image 

試験 

Test 

許容値 

Tolerance 

すべてのデータセット 

All datasets 

 ボクセル値  

配置  

データが正確であること 

基礎ファントムデータセット-2 

Basic phantom dataset - 2 

基礎ファントムデータセット-

1のそれぞれのモダリティ画像 

Each modality image in 

Basic phantom dataset – 1 

剛体レジストレー

ション―平行移動

のみ 

最大の基本方向エラーが

0.5×ボクセルの大きさ 

基礎ファントムデータセット-3 

Basic phantom dataset – 3 

基礎ファントムデータセット-

1のそれぞれのモダリティ画像 

Each modality image in 

Basic phantom dataset – 1 

剛体レジストレー

ション―平行移動

と回転 

最大の基本方向エラーが

0.5×ボクセルの大きさ 

基礎生体データセット-1 

Basic anatomical dataset - 1 

基礎生体データセット-2 

Basic anatomical dataset – 2 

レジストレーショ

ン―平行移動のみ 

最大の基本方向エラーが

0.5×ボクセルの大きさ 

基礎生体データセット-1 

Basic anatomical dataset - 1 

基礎生体データセット-3 

Basic anatomical dataset -3 

レジストレーショ

ン―平行移動のみ 

最大の基本方向エラーが

0.5×ボクセルの大きさ 

基礎生体データセット-1 

Basic anatomical dataset – 1 

基礎生体データセット-4 

Basic anatomical dataset -4 

レジストレーショ

ン―平行移動のみ 

最大の基本方向エラーが

0.5×ボクセルの大きさ 

基礎生体データセット-1 

Basic anatomical dataset – 1 

基礎生体データセット-5 

Basic anatomical dataset -5 

レジストレーショ

ン―平行移動のみ 

最大の基本方向エラーが

0.5×ボクセルの大きさ 

基礎生体データセット-1 

Basic anatomical dataset - 1 

基礎変形データセット-1 

Basic deformation dataset - 1 

非剛体レジストレ

ーション 

ファントム内の95%のボ

クセルが2 mm以内 

最大エラーが5 mm未満 

スライディング変形データセッ

ト-1 

Sliding deformation dataset – 1 

スライディング変形データセ

ット-2 

Sliding deformation dataset -2 

非剛体レジストレ

ーション 

ファントム内の95%のボ

クセルが2 mm以内 

最大エラーが5 mm未満 

臨床4DCTデータセット 

Clinical 4DCT dataset 

(変形はどちらの方向でも処理

可能)  

(Deformation can be 

processed in either direction)  

非剛体レジストレ

ーション 

すべての指標点の平均ベ

クトルエラーが2 mm未

満 

最大エラーが5 mm未満 
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表7. 画像レジストレーションにおける不確かさ評価レベルと説明. 

不確かさ評価 

Uncertainty 

assessment 

用語 

Phrase 

説明 

Description 

0 スキャン範囲全体が一致 

Whole scan aligned 

 すべての範囲で生体構造は 1 mm 以内で一致 

 すべての範囲で構造の決定に有用 

 定位治療の位置照合に利用可能 

1 部分的に一致 

Locally aligned 

 関心領域付近の生体構造が歪んでおらず, 1 mm以内

で一致 

 部分的な領域の構造決定に有用 

 標的が部分的に一致した領域内であれば位置照合に

利用可能である 

2 変形のリスクは有るが使用可能 

Useable with risk of deformation 

 部分的に一致, 生体構造の変化が軽度ある 

 許容できる位置合わせ, 生体構造が入れ替わるリス

クが有る変形が求められた 

 標的が変形されたかもしれない時, 照合された画像

を単体で標的決定に使用するべきではない 

 追加情報により信頼性を向上することを強く推奨す

る 

 照合された画像の情報を補足的に使用し, 画像その

ものだけで使用すべきではない 

3 診断目的のみに使用可能 

Useable for diagnosis only 

 幾何学的な保全性を信頼するには不十分な位置合わ

せ 

 病巣のおおよその位置を識別するのに使用できる 

(例えば, PETのホットスポット) 

4 許容できない一致 

Alignment not acceptable 

 許容レベルで生体構造を一致できていない 

 患者位置の変化がスキャンの間で大きすぎる (例え

ば, 注目する生体構造の手術的切除, もしくはスキャ

ン間での劇的な体重変化) 

 


