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１． 緒論 

１．１ 研究の背景 

本研究では，放射線治療（Radiotherapy），コンピュータ支援外科手術（Computer 

Aided Surgery），遠隔医療（Telemedicine），ロボット医療（Robotic Medicine）な

どコンピュータや画像誘導などの支援の下に，高度かつ高精度な診断と治療を

実践する医療領域全般を対象とする．これらの領域では，事前に精密な治療計

画（シミュレーション）を立て，治療時は患者位置決めによって計画どおりの

体位を再現し治療を実施する．治療計画とは，CT（Computed Tomography）など

のイメージング装置で人体の形態データを収集し，治療や手術の戦略を立案す

る工程である．患者位置決めとは治療計画どおりの体位を治療時・治療室で再

現する工程である． 

これらの領域で解決すべき問題としては，高精度化の障害となっている制御

対象（臓器）の予測できない複雑な動きである．体幹部領域の臓器の運動には，

呼吸性の運動，心臓の拍動に関連する運動，腸管の蠕動運動の 3 種類がある．

本研究では，随意，不随意に動く呼吸性の運動を扱う．概ね 4～5 秒を 1 周期と

する呼吸性の運動は，秒程度の心臓運動よりは遅く，分オーダーの腸管の蠕動

運動よりは早い．動きの量は最も大きい横隔膜近傍で 4～5cm に達することもあ

る[1-7]．臓器自体は筋肉を持たないため，呼吸筋によって運動は支配されてい

る．横隔膜，肋間筋，腹筋といった各呼吸筋が協調運動し，胸郭，腹腔内にあ

る臓器が変形しながら受動的・連動的に移動するため，3 次元的な複雑な動きと

なる[8]．また，肺機能に疾患を持つような患者や治療中に興奮や緊張をした患

者の場合には正常な呼吸ができず，より複雑な動きになる[9]．このように呼吸

性の臓器運動を安定化させるのは極めて難しい問題である． 

人間の生体生理反応を制御しようとした場合，一般的には生体情報誘導を用

いる．生体情報誘導はバイオフィードバック（Biofeedback）とも呼ばれ，基礎

的な生理心理実験や臨床における自己治療（神経疾患，気管支喘息，高血圧症

など），スポーツの自己訓練などの分野で利用されてきた[10-25]．呼吸性の臓器

運動に関して言えば，従来型の生体情報誘導技術では，臓器の動きを強制的に

抑制しようとする．極端な例では，息止めや腹部圧迫などが行われている[26][27]．

これらの方法は，高齢で呼吸機能異常を抱えることもあるがん患者においては

負荷の大きいものである．そこで，従来技術では解決できない残された課題と
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しては，患者に強い負荷を掛けずに臓器の動きを安定化することである． 

 

１．２ 研究の目的と方針 

本研究の目的は，体幹部領域の臓器における呼吸性の複雑かつ予測できない

動きに対して，人間に強い負荷を掛けることなく安定化させ，治療のパフォー

マンス（精度や効率）を飛躍的に向上させるための基盤技術を開発することで

ある． 

方針としては，引き込みを用いた新しい生体情報誘導の方法論を提案する．

提案方式では，人間に強い負荷を掛けない動きの安定化手法を導入し，動きの

安定化の下で位置やタイミングの制御を行うことで，従来技術の延長線上にな

い圧倒的な治療のパフォーマンス向上を狙う． 

提案方式を検証するフィールドとして放射線治療を選択した．精密な治療計

画と複数回に分けた分割治療が行われており，肺・肝臓・膵臓など体幹部のが

んで患者数が増加傾向にある[28]．現場の高精度化へのニーズも強い． 

 

１．３ 本論文の構成 

第 1 章（緒論）では，本研究の背景，目標と方針，論文構成について述べた．

引き込みを用いた新しい生体情報誘導で，人間に強い負荷を掛けずに呼吸を安

定化させることと，呼吸を安定化させた状態で位置やタイミングを制御するこ

とで治療のパフォーマンス向上を図る方針を述べた．また，原理検証のフィー

ルドとして，放射線治療を選択した理由を述べた． 

第 2 章（生体情報誘導について）では，従来型生体情報誘導と残された課題

について述べ，引き込みを用いた新しい生体情報誘導を提案した．人間と機械

が相互作用しながら動的に安定化していくことで，人間側に負荷が掛かるとい

う従来型生体情報誘導の課題を解決し，動きの安定化の下で人間を高精度に制

御する方針を述べた． 

第 3 章（放射線治療について）では，原理検証のフィールドとして選択した

放射線治療分野について述べた．現状の放射線治療の抱える患者位置決め，呼

吸同期照射，呼吸制御の問題と対策，残された課題と引き込みを用いた新しい

生体情報誘導による解決の方針を述べた． 

第 4 章（運動リズムの安定化）と第 5 書（位置・タイミングの制御）で，引
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き込みを用いた新しい生体情報誘導を詳細に検証した． 

第 4 章では，人間に強い負荷を掛けない動きの安定化手法を導入した．人間

と機械の相互引き込みによる呼吸の安定化について検証した． 

第 5 章では，動きの安定化の下での位置やタイミングの制御について述べた．

大局的位置照合（体表面）で体位全体を合わせ，局所的位置照合（超音波）で

がん腫瘍位置を合わせ，タイミング照合（予測制御）でビーム照射タイミング

を合わせる方法と検証結果をまとめた． 

第６章（考察）では，各章で得られた知見から全体考察を行い，第７章（結

論）では，本研究の成果をまとめた． 
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第２章 生体情報誘導について

第３章 放射線治療について

第４章 運動リズムの安定化
音楽を利用した呼吸安定化

リズム音を利用した呼吸安定化

第１章 緒論

第５章 位置・タイミングの制御
安定状態下での位置・タイミング制御

位置照合

人体表面（Global）
ICP位置決め

超音波（Local）
DTW位相合わせ

タイミング照合
カルマンフィルタ

ビーム照射タイミング

第６章 考察

第７章 結論

引き込みを用いた
生体情報誘導

人間に強い負荷を
掛けない動きの安定
化手法を導入

動きの安定化の下で
の位置やタイミング
の制御

 

図 1.1 本研究の構成 

Fig.1.1 Composition of the thesis 
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２． 生体情報誘導について 

２．１ 概要 

第 1 章で述べた本研究で対象とする医療領域においては，機械の高い精度に

合わせるために，診断や治療中に人間側に精神的，肉体的な負荷を強いるよう

なケースが多くなっている．具体的には，弁で強制的に換気をコントロールし

たり，息止めをしたり，腹部を圧迫して臓器の稼動範囲を狭めたりすることで

呼吸の安定化を実現している[26][27]．これは，機械が人間の状態を考慮してな

いことに起因しており，インタラクションという観点からは，人間が機械に一

方的に合わせる，歩み寄るという形で高精度化を実現していることになる． 

本研究では，機械が人間の状態を考慮して，人間に合わせる，歩み寄るとい

う相互作用を構築することを目指した．このようなインタラクションでは，人

間の負荷を軽減することになり，人間と機械とが相互作用しながら精度を高め

ていく新しい概念の制御を実現できる． 

人間と機械のインタラクションを実現する鍵として生体情報誘導を用いる．

生体情報誘導は，バイオフィードバック（Biofeedback）とも呼ばれ，狭義には

機械を用いた自律訓練法の一種である．生体の生理反応を自身にフィードバッ

クすることにより生理反応の制御学習を行うものである．広義には生体－機械

－生体のループまたはそのループ内における生体生理反応の外部制御の概念を

さす． 

生体情報誘導装置は通常，生理反応の計測部，処理部，帰還呈示（刺激）部

からなる．生理反応の帰還呈示（刺激）はアナログ（原波形，処理波形など）

またはデジタル（数量化データ，判定出力など）の場合があり，光，音，振動

などによる生体外への感覚呈示または電気磁気的，機械的，化学的な生体内へ

の内部刺激がある． 
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２．２ 第１世代生体情報誘導 

第１世代の生体情報誘導技術は 1960 年代に発見された．動物実験による自己

刺激法である．ターゲットとなる行動に対して脳内に埋め込まれた電極により

刺激が与えられる．感覚呈示を脳内感覚系の内部刺激により行う方法で，DiCara

らがラットを使った実験で最初に実証した[29]．人間を対象とした制御では，生

体内へのフィードバックは侵襲性が高いため生体外へのフィードバックが実施

されている． 

身体の制御は骨格運動を支配する体性神経系と，器官調節をする自律神経系

とから成る．特に，自律神経系には意識にのぼってくる情報経路が極端に乏し

いので，生体情報誘導では，身体の外側にフィードバックループを人工的に付

け加え，自律神経系の働き・状態を呈示する（図 2.1）．｢リラックスした状態｣

をフィードバックすることによって，その状態自体を把握し，すばやく実現で

きるようにする．現在では，脳波，心拍数，脈波伝搬時間，血圧，血流，体温，

皮膚電気反応，筋電などが生体情報誘導で利用されている[10-25]．特に，副交

感神経の賦活と関連する心拍変動の呼吸性不整脈成分に関しては，本研究にお

いて扱う呼吸統制によって生体情報誘導が行われている[30-34]． 

第１世代生体情報誘導技術の課題を述べる．単純なフィードバックだけであ

り，制御器に相当するものも制御対象自身も生体内にある．そのため，人間が

自らの生理反応とフィードバックされる信号の意味を理解し，それを制御しよ

うと意図する必要があり，努力や長期間の訓練が必要である．複雑な媒介反応

を介す場合もあり，生体情報誘導の詳細な成因と効果が不明であるため，訓練

が困難を伴うケースもある．また，一般に「リラックスした状態」を目指そう

とするが，そのような最終目標状態が不明確である点も訓練を難しくする一因

である．さらに，訓練により身体外のフィードバック回路から脳内に内的フィ

ードバック回路が生成され，最終的には装置なしでもフィードバックが実現で

きることを狙うが，内的な置換が起きるかどうかも不明である． 
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受容器 認知機構

媒介反応

目標反応

バイオフィードバック装置

内的フィードバック

人間

 
図 2.1 第１世代生体情報誘導 

Fig.2.1 Biofeedback in the first generation 

 

２．３ 第 2世代生体情報誘導 

次に，第 2 世代の生体情報誘導技術が登場した．図 2.2，図 2.3 にその構成を

示す．第 1 世代の目標状態が不明確という課題に対して，制御器を人間の外に

出し，人間自身を制御対象とすることで，フィードバック制御系やフィードフ

ォワード制御系を構成し，上記の課題を克服しようとした．しかし，その結果

として，制御対象としての人間は，制御器としての機械の設定する目標に，一

方的に収束させられることになり人間側に負荷が残された．これは，目標値に

収束させることで制御する方法の追求であり，人間が制御器に従うマスター・

スレーブ型の制御の安定化であった．たとえば，呼吸統制において，目標とす

る一定周期で｢吸って｣，｢吐いて｣といった音声ガイダンスを行ったり，理想の

呼吸波形と現在の呼吸波形とを同時に表示して，対象者にその差分を埋めるよ

うに努力させる制御が行われている[35-45]．負荷のため安定構造が長続きしな

い可能性があり，臨床において効果を発揮したという報告は少ない． 

 

受容器 認知機構

媒介反応

目標反応

内的フィードバック

制御器
（目標状態）

人間
 

図 2.2 第 2 世代生体情報誘導（フィードバック制御） 

Fig.2.2 Biofeedback in the second generation (feedback control) 
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受容器 認知機構

媒介反応

目標反応

内的フィードバック

制御器
（目標状態）

人間
 

図 2.3 第 2 世代生体情報誘導（フィードフォワード制御） 

Fig.2.3 Biofeedback in the second generation (feedforward control) 

 

２．４ 残された課題 

第 1 世代や第 2 世代生体情報誘導技術で未解決の残された課題について述べ

る．第 1 世代では，制御器に相当するものも制御対象も生体内にあったため，

制御を実現するためには人間自身の訓練が必要であった．また，目標状態も不

明確であり，人間の努力や訓練によって最終目標状態へ到達しなければならな

かった．第 2 世代では，制御器を人間の外に出し，人間を制御対象とすること

で，フィードバック制御系やフィードフォワード制御系を構成し，上記の問題

を克服しようとした．しかし，その結果として，制御対象としての人間は，制

御器としての機械の設定する目標に，一方的に収束させられることになり人間

側に負荷が残された． 

 

２．５ 課題解決の方針 

本研究では，引き込みを用いた新しい生体情報誘導技術（第 3 世代）を構築

することを目指した．安定性を拡張することで，第 1 世代や第 2 世代の生体情

報誘導の問題を克服しようとした．第 2 世代では，目標値（fixed point）への静

的収束の安定化が実現されたが，第 3 世代では制御器にリミットサイクルのよ

うなアトラクターを採用し，相互作用（引き込み）を介して動的安定化を実現

しようと試みた．これは人間と制御器（アトラクター）のインタラクションの

安定化である．制御器（アトラクター）の内部状態を人間に歩み寄らせること

ができれば，人間側の負荷を軽減することが可能となり，安定状態の構築と，

その状態の長時間の維持が期待できる．また，安定状態が実現できると，予測

制御が容易となるため，動きを伴う人間に対する制御を高精度化することがで

きる．さらに，安定状態の構築と制御器（アトラクター）の内部状態の変更を

逐次的に繰り返せば，人間の状態を究極の目標状態に誘導できる可能性もある．
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このように，人間の動きを安定化させた下で，予測制御に基づき人間の制御を

高精度化したり，人間自身の状態を誘導しようとする試みは全く新しい概念の

生体情報誘導の方法論である（図 2.4）． 

 

受容器 認知機構

媒介反応

目標反応

内的フィードバック

制御器
（アトラクター）

人間の生体生理反応（アトラクター）

制御器 人間に対する制御

人間のセンシング情報

誘導予測

 

図 2.4 第 3 世代生体情報誘導 

Fig.2.4 Biofeedback in the third generation 

 

２．６ まとめ 

従来の生体情報誘導の課題を述べた．第 1 世代では目標状態が不明確であり

訓練が必要であった．第 2 世代は制御器を外に出すことで目標状態を呈示でき

るようになったが，一定状態に収束させるため人間側に負荷が残った．そこで，

引き込みを用いた第 3 世代生体情報誘導を提案した．第 1 世代から第 2 世代へ

の変化は，単純フィードバック系であった生体情報誘導において，制御器を人

間の外に出すことで，いわゆる制御器側のフィードバック制御やフィードフォ

ワード制御を導入したことになる．第 2 世代から第 3 世代への変化は，フィー

ドバック制御系の安定状態を，目標値（fixed point）としての静的安定性からリ

ミットサイクルのような振動子としての動的安定性に拡張したこと，人間側の

負荷を取り除き強固な安定性を実現した下で，予測制御や誘導により人間を対

象とした制御の高精度化や高効率化を図ることである． 
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３． 放射線治療について 

３．１ 概要 

本研究の提案を実証する具体的な対象として高精度放射線治療を選択した．

機械側の高精度な切れ味を活かすために，人間側に負荷を強いる固定法や呼吸

統制が行われており，治療の精度が臨床的な結果にクリティカルに反映される

ことから，高精度化に対する現場のニーズが強い分野である． 

がんの現状は，死亡数が年間 30 万人を超え，死因としては第 1 位である．2015

年には，2 人に 1 人ががん罹患者となり，70 歳以上のがん患者率は 62％と予想

されている．また，最近の傾向として，肺・肝臓・膵臓など，体幹部にあり呼

吸の影響で動く臓器のがんが増えてきている[28]．国もがん対策基本法を整備し

て，国家として注力していく分野と位置付けている． 

がんに掛かると検査，診断，治療が行われるが，外科治療，化学治療，放射

線治療が 3 大治療と呼ばれている．その中でも，切らずに治せて副作用の少な

い放射線治療は QOL（Quality of Life）の高い治療として昨今注目を集めている．

手術のできない高齢者にも適用することができ，メスで切ったり取り除いたり

することがないので，形態や機能を温存できるのが特徴である． 

特に，最近の放射線治療では，粒子線治療，強度変調放射線治療（IMRT : 

Intensity Modulated Radiotherapy），ガンマナイフなど照射技術の進歩が目覚しく，

物理的には 1mm の精度でビームを制御することが可能となってきた[46-50]．ピ

ンポイントで照射可能なため，周囲の正常組織への不要線量を抑制し，がん腫

瘍に集中的に必要な線量を照射することができる． 

しかし，これらの高精度化は，放射線治療装置側の機械的な精度の向上によ

ってもたらされたものであるため，柔らかく，治療の都度，形が変形する人間

に対しては，動かないように体を固定しなければならない．たとえば，ボルト

を頭蓋骨に打ち込むことで頭頸部を固定する[51]．また，体幹部の臓器では，が

ん腫瘍の動きを抑制しなければならない．弁で強制的に換気をコントロールし

たり，息止めをしたり，腹部を圧迫して臓器の稼動範囲を狭めたりすることで，

呼吸に伴う動きを制限することなどが行われている[26][27]．がん患者は高齢者

が多く，かつ，病気の進行で身体機能が低下していることがある．そのような

状態で，負荷を強いることは，元来放射線治療が持っている QOL の高さを阻害

するものであり，低減しなければならない． 
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図 3.1 に放射線治療のワークフローを示す．最初に治療の準備として，検査や

固定具の作成を行う．次に治療計画用の CT（Computed Tomography）画像を撮

影し，治療計画を立案する．治療計画では，がん腫瘍と周辺の危険臓器（OAR : 

Organ at Risk）に基づいて，ビームの照射方向や強度を決定し，人体内部の吸収

線量分布を計算する．がん腫瘍だけに線量を集中し，周囲の正常組織や危険臓

器には可能な限り不要な線量を投与しない計画が理想となる． 

放射線治療装置では，ビームは装置の回転中心（アイソセンタ）に向かって

照射されるため，機械側の高い精度を活かすためには，がん腫瘍をアイソセン

タに正確に位置決めしなければならない．患者位置決めとは，患者の位置や体

位（姿勢）を治療計画どおりに，治療時，治療室で再現することである．治療

計画には時間を要するため，治療は治療計画とは日を隔てて，CT 撮影室とは別

室の治療室で行われる．また，人体に障害が出ないように，約１ヶ月程度の時

間を掛けて，20～30 回に分割して実施される．毎回の治療では，患者は治療台

の上に寝て，体位（姿勢）やがん腫瘍位置を治療室座標系で正確に再現しなけ

ればならない．吸収線量分布はがん腫瘍だけで決まるのではなく，周りの正常

組織も含めたビームパス上の組織の構成で決まる．特に粒子線治療のような飛

程（＝到達距離）のあるものは，骨や空気など周りの正常組織の構成で飛程が

影響を受けるため注意が必要である．このように，患者位置決めでは腫瘍だけ

を合わせるのではなく，体全体を合わせる必要がある． 

現在の位置決め方式は，治療台上の患者を体表マークで粗に合わせた後，X

線透視画像で精密に合わせる 2 段階の位置決め方式が採用されている．粗位置

決めに数分間，精密位置決めに 10～20 分間の時間を要する． 

位置決め完了後，ビームの照射が行われる．頭頸部など固定臓器のがんの場

合，ビームの照射時間は 1～2 分間である．一方で，肺・肝臓・膵臓など体幹部

にあり呼吸の影響で動く臓器のがんでは，体表の動きに合わせてビームを照射

する呼吸同期照射が採用されている[52-55]．体表やがん腫瘍は呼吸の影響で数

cm 動き，かつ，3 次元的な複雑な動きをする[8]．また，治療中の患者の呼吸は

緊張や興奮のため乱れ，さらに複雑な動きとなる．通常，呼吸同期照射のビー

ム照射時間は数分間であるが，呼吸が乱れた場合には大幅に延長するケースも

ある． 
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治療準備
（検査・固定具作成等）

ＣＴ撮影（計画時）

治療計画

位置決め（粗）

位置決め（精）

ビーム照射

治療終了検査

所定回数？

約10～20分

数分

数分

 
図 3.1 放射線治療のワークフロー 

Fig.3.1 Work flow of radiotherapy 

 

３．２ 現状と課題 

３．２．１ 位置照合（患者位置決め）の現状と課題 

放射線治療は，20～30 回に分割して実施されるため，治療の都度，治療室座

標系上で患者を治療計画どおりに高精度に再現する必要がある．患者位置決め

は粗密の 2 段階で行われる．粗設定では，体表もしくは固定具に記した数点の

マークと治療室の壁から照射されるレーザポインタのライン光とを照合する．

体表（固定具）マークは治療計画用の CT 撮影時や治療前のシミュレーション時

に記入されたもので，がん腫瘍の位置を指し示す目印である．レーザポインタ

のライン光は治療室のビームの照射中心（アイソセンタ）を指し示すようアラ

イメントされている．体表マークとレーザポインタを照合することで，がん腫

瘍をアイソセンタに位置決めすることができる．しかし，この方法では，点と

点の位置合わせとなっており，人体表面の呼吸性の動きや変形などは無視され

るため，粗設定という名前のとおり，大まかな位置合わせだけを行う．誤差が

10mm 程度残る． 

粗設定の後に，人体正面と側面の２方向からの X 線透視画像を撮影して，治

療計画時の参照画像と比較しながら骨構造による精密な位置合わせを行う．精
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密位置決めでは，治療計画 CT 画像から生成した DRR（Digitally Reconstructed 

Radiography）画像と治療時に撮影した X 線透視画像とを照合することで，画像

上でのずれを検出して，治療台の並進と回転操作によって患者を移動する．DRR

画像とは，治療時，治療室で治療計画どおりの体位（姿勢）を実現した場合に

撮影されるであろう 2 次元投影画像を 3 次元 CT 画像から Ray Casting などのア

ルゴリズムによって生成したものである．X 線透視画像では肺野に浮いたがん

腫瘍などの例外を除けば，明確に視認できるものが少ないため，がん腫瘍その

ものを直接観察して位置決めしているわけではなく，がん腫瘍周辺の骨構造や

内部に埋め込まれた金属マーカを利用して位置決めする． 

呼吸性の動きのあるがん腫瘍では，体表変動をモニタしながら，呼気相終末

でタイミングを取って治療計画用の CT 画像の撮影や X 線透視画像の撮影が行

われる．呼気相を使う理由は，吸気相よりも安定なためである．しかし，異な

る呼吸周期や日を隔てた呼吸周期での呼気相終末が同じ臓器状態を再現してい

るとは限らない[38]．特に，動きが不安定な場合，同じようにタイミングを取っ

たつもりでも，正確に臓器状態を再現できない可能性がある．また，体表から

タイミングを取っているため，内部の臓器状態が体表と正確に対応付いている

かどうかはわからない． 

CT 画像の撮影と X 線透視画像の撮影タイミングが異なる場合には，X 線透視

画像が DRR 画像と大きくずれる．このようなずれの検出とその補正作業は非常

に複雑になるため，複数回 X 線撮影と補正作業を繰り返さなければ所定の誤差

以内に収束しないことになる．症例によっては位置決め作業に 10 分以上もかか

る． 

患者は体型に合わせて作成した専用の固定具でしっかり固められているが，

固定具は完全に体表面に密着しているわけではないので，固定具の内部で捩れ

などが発生すれば，治療計画時の体位とは異なる状態になり，この場合も，位

置決め作業に時間が掛かる． 

さらに，以上の工程は手作業で行われているため，術者である医師や診療放

射線技師の負荷も大きい． 

 

３．２．２ タイミング照合（呼吸同期照射）の現状と課題 

 呼吸同期照射ついて説明する．肺・肝・膵臓は呼吸の影響で主に体軸方向に
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数 cm 動くため，動きに合わせて精度良く照射する技術が必要になる．現在，臨

床現場では，体表の動きに合わせてビームを照射する呼吸同期照射が採用され

ている[52-55]．体表変動の振幅値に閾値を設け，呼気相側にゲートを掛けて，

ゲートオープン時だけビーム照射可とする待ち伏せ方式である． 

 図 3.2 に粒子線治療装置における呼吸同期照射の概観を示す．呼吸同期を掛け

るためには，PSD（Position Sensitive Detector）カメラで体表の LED（Light Emitted 

Diode）マーカの上下動を計測し，呼吸信号とする．図 3.3 に呼吸同期照射の仕

組みを模式的に示す．粒子線治療は高精度放射線治療の 1 つであり，陽子や炭

素イオンなどの荷電粒子をシンクロトロンなどの加速器で高エネルギーに加速

した後に治療室に輸送し，がん腫瘍に照射するというものである．体の深部の

がんにピンポイントで線量を集中できるという特徴がある．加速器の運転パタ

ーンにしたがって，フラットトップと呼ばれる台形の頂きの部分でだけビーム

を取り出すことが可能である．呼吸信号に対しては閾値を設定し，閾値を下回

った時だけゲートを開くようにする．加速器の運転パターンの中で，フラット

トップの区間 A とゲート信号が開いている区間 B とが一致した時にがん腫瘍に

向かってビームが照射される．治療計画用の CT 画像の撮影のタイミングに合わ

せるため，呼気相終末でビームを照射したいが，呼吸が不安定の場合，閾値を

下げるとビーム照射効率が悪化し，閾値を上げると呼気相終末以外の位相でも

ビームが照射されてしまう．このように，精度と効率にはトレードオフの関係

がある．また，体表変動を同期信号としているため，内部の臓器状態が体表と

正確に対応付いているかどうかはわからない． 
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図 3.2 呼吸同期照射の概観 

Fig.3.2 View of respiratory gated irradiation 
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図 3.3 呼吸同期照射の仕組み 

Fig.3.3 The mechanism in the respiratory gated irradiation 

 

３．２．３ 動きへの対応（呼吸制御）の現状と課題 

最近の治療装置は高精度化が進み，ビームの切れ味を活かすため，治療中は

患者の体型に合わせて作成した固定具を使って動かないようにする．特に頭頸

部の定位照射では，ボルトで頭蓋骨を固定するようなケースもある[51]．また，

体幹部の治療では，呼吸の影響で臓器が動かないように，強制的に換気をコン

トロールしたり，腹部を圧迫して稼動範囲を狭めることや息止めが行われてい

る[26][27]．また，息を｢吸って｣，｢吐いて｣といった音声ガイダンスを行うもの
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や呼吸波形そのものを Visual feedback することで呼吸統制を行い，呼吸同期照射

と組み合わせる先行研究がある[35-45]．これらによって，一定の改善は見られ

ているものの，人間が機械に一方的に歩み寄らなければならないという状況は

改善してない．また，高齢者や呼吸機能異常が多い患者においては，負荷が大

きい方法と考えられ，臨床的に十分な成果をあげていない． 

 

３．２．４ まとめ 

 放射線治療では，事前の治療計画と複数回に分割した治療が行われている．

治療の都度，治療計画どおりの線量分布を再現するために，患者の体位やがん

腫瘍位置を治療室座標系で正確に再現する必要がある．現在，体表マークと X

線透視画像の粗密の 2 段階方式の位置決めが行われている．体表マークの粗設

定では呼吸の動きや変形は考慮されず，精密設定の X 線透視画像の撮影ではが

ん腫瘍を直接確認せずに骨構造で位置合わせが行われている．体幹部にあり呼

吸の影響で動くがん腫瘍の場合には，体表変動をモニタしながら，呼気相終末

でタイミングを合わせて，治療計画用の CT 画像の撮影や位置決め用の X 線透

視画像の撮影が行われている．また，同じく呼気相終末にタイミングを合わせ

てビーム照射が行われている．しかし，人体特有の呼吸性の臓器運動は３次元

的な複雑な動きであり，治療中には不安定化するケースも多く，呼気相終末で

タイミングを合わせることを難しくしている．対策として，治療計画時と治療

時の位置やタイミングを正確に照合するため，動きを抑制する方向の制御が行

われているが，高齢者や呼吸機能異常が多い患者においては負荷の大きな方法

となっている． 

 

３．３ 残された課題 

現状の放射線治療では，呼吸性の動きや変形を抑制する方向で高精度化を図

ろうとしているため，人間側に強い負荷が残っている．また，呼気相終末とい

うある瞬間での断片的な情報での位置やタイミングの再構成となるため，動き

が不安定であると，精度の高い位置やタイミングの再構成が困難である．治療

計画時と治療時の体位やがん腫瘍位置が合っていなければ，治療計画どおりの

線量分布を再現することができなくなり，精度の高い治療が実現できない．ま

た，位置やタイミングの再構成の際，体表の数点の位置や動きしか見ていない
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ということ，がん腫瘍の動きを直接観測していないということから，精度や効

率において改善の余地が大きい． 

 

３．４ 課題解決の方針 

呼吸性の動きを許容するが，負荷を掛けずに安定化させる方針とする．具体

的には前章で述べた引き込みを用いた第 3 世代生体情報誘導を適用し動的安定

化により負荷の少ない安定状態の構築を目指す．次に，安定した動きを許容し

た下での位置とタイミングの制御を行い高精度化を図る．具体的には，呼吸安

定化の下での患者位置決め（位置照合）の高精度化を実現する．体表の数点だ

けを見るのではなくて，体表全体で大局的に位置合わせする．また，呼吸安定

化の下でがん腫瘍を直接かつ局所的に位置合わせする方法を提案する．さらに，

呼吸安定化の下での呼吸同期照射（タイミング照合）に予測制御を導入するこ

とで高精度化を図る（図 3.4）． 

 

受容器 認知機構

媒介反応

目標反応

内的フィードバック

制御器
（アトラクター）

人間の呼吸（アトラクター）

制御器
（放射線治療装置）

患者位置制御やビーム照射タイミング制御

体表や臓器のセンシング情報

誘導予測

 

図 3.4 第 3 世代生体情報誘導の放射線治療への適用 

Fig.3.4 Application of biofeedback in the third generation to radiotherapy 
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４． 運動リズムの安定化 

４．１ 概要 

音楽とその聴取者の呼吸が同調する現象[56-59]や，音声とその聴取者の体動

が同調する現象[60]や，対面コミュニケーションでの話者間の引き込み現象

[61][62]が報告されている．これらの先行研究では，同調現象が 2 者間のリズム

の引き込みとして説明されてきた．引き込みは振動子が自身の固有振動数に近

い周波数の周期的入力（同調因子）を受けた時，同調因子に同期する現象であ

る．一方から他方への一方向性の作用であれば，これを強制引き込みと呼ぶ．

一方，異なる周期で振動していたもの同士が相互作用により同期する現象を相

互引き込みと呼ぶ． 

本章では，相互引き込みを使った呼吸安定化手法を検討した．具体的には，

位相振動子と聴取者の呼吸とを音楽（リズム音）を媒介にして相互に引き込ま

せることにより安定した状態を生成する．次節以降で，提案する呼吸安定化手

法の詳細について述べる． 

 

４．２ 相互引き込みの理論 

 コンピュータ上に実装した位相振動子と人間の呼吸を相互作用させることで

同期現象を発現し安定化させる．ここで，結合振動子系として最も単純な N=2

の場合を考える．リミットサイクルのような周期的状態を特徴づけるものは振

幅と位相である．リミットサイクル振動子では時間がたてば振幅は一定値に収

まるので，位相が最も重要な自由度である．振動子のモデルで位相の自由度だ

けを残したものは位相振動子と呼ばれ，理論的な研究にはとりわけ有用である．

N=2 の系を表す位相振動子は式（4-1），式（4-2）で与えられる[63-65]．呼吸か

ら位相振動子への作用は，両者の位相差を計算し，呼吸位相（θ2）が進んでいれ

ば位相振動子の位相（θ1）を進め，呼吸位相（θ2）が遅れていれば位相振動子の

位相（θ1）を遅らせる．ここで，h (θ)は周期 2πの関数である．本研究では正弦

関数を使った．結合係数（ξ1）によって，位相変化のゲインを調整できる．位相

振動子の固有振動数 ω1 は安静時の自由呼吸の平均周期から事前に決定する．位

相振動子から人間へのもう一方向の作用については音楽やリズム音を媒介とし

て成立させる．ω2 は聴取者の呼吸の固有振動数，ξ2 は聴取者の結合係数であり，

この 2 つは聴取者の内的なものである． 
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dθ1/dt = ω1 + ξ1 h ( θ2 - θ1 )     式（4-1） 

dθ2/dt = ω2 + ξ2 h ( θ1 - θ2 )     式（4-2） 

 

４．３ 音楽を利用した呼吸安定化 

４．３．１ 序 

一定のテンポの音楽を聴くとき，音楽が同調因子となり，その聴取者の呼吸

が音楽に同期する．これを強制引き込みと呼ぶ．一方，音楽とその聴取者の呼

吸とがお互いに同調因子となるとき，双方向性に引き込みが成立する．これを

相互引き込みと呼ぶ[63-65]． 

式（4-1）の θ1 は音楽を操作する位相振動子の位相とする．ω1 は固有振動数で

あり，これは演奏される音楽リズムのベーステンポとなる．ξ1 は結合係数であ

り，この値を大きくすれば音楽を操作する位相振動子は聴取者の呼吸に合わせ

ようとし，小さくすれば自分のテンポで演奏しようとする．式（4-2）の θ2 は聴

取者の呼吸の位相である．呼吸周期に基づいて位相を定義し，吸気の開始タイ

ミングを位相原点と定義する．式（4-1），式（4-2）によって，音楽の位相と呼

吸の位相がお互いに歩み寄るようになり，相互引き込みが成立する．式（4-1）

の右辺第 2 項がない場合が強制引き込みに相当し，呼吸を一定値に制御するこ

とになる． 

 

４．３．２ 方法 

４．３．２．１ システム構成 

図 4.1 にシステム構成を示す．主な機能は，呼吸信号の取り込み（A/D 変換），

呼吸位相・周期の計算，位相振動子の位相・周期の計算，音楽テンポの計算，

音楽再生である．治療現場は患者のいる治療室と医師および診療放射線技師の

いる制御室とに分かれている．制御室側システムに，位相振動子を搭載した PC

と音響ユニットを追加することを想定する． 

計測した呼吸信号は A/D 変換で PC に取り込み，リアルタイムに呼吸位相を

計算する（θ2）．計算した呼吸位相を式（4-1）に代入し，ルンゲクッタで位相振

動子の位相（θ1）を計算する．位相振動子の位相ゼロを検出した時点で，その周

期を計算する．位相振動子の周期と音楽の小節周期とを 1 対 1 で対応付け，音
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楽のテンポを逐次更新する．式（4-1）右辺第２項がない場合が強制引き込みで，

音楽は ω1 で決まる一定テンポとなる． 

 

４．３．２．２ 呼吸（体表変動）計測手法 

胸腹部に貼り付けた LED（Light Emitting Diode）マーカの位置変動を PSD

（Position Sensitive Detector）カメラ（PS-1100；豊中研究所）で計測したものを

呼吸信号とする．PSD カメラのアナログ出力信号は A/D 変換し，サンプリング

周波数 1kHz，12bit でデジタル信号として PC に取り込む．PC では音楽テンポを

生成し，外部の MIDI（Musical Instrument Digital Interface）音源（SC-88 PRO；ロ

ーランド）へ出力する．MIDI 音源のオーディオ出力信号は，患者のいる治療室

内のスピーカーから出力される想定とする．データの取り込み，MIDI ファイル

の再生などのソフトウェアは Microsoft 社の Visual C++で開発し，Windows SDK

（Software Development Kit）を用いて製作した． 

 

４．３．２．３ 音楽（リズム音）のテンポ生成手法 

次に PC 内部でのソフトウェア処理について述べる．位相振動子の方程式を，

4 次のルンゲクッタ法により刻み幅 1msec でリアルタイムに計算する．位相振動

子の周期から音楽のテンポを生成するには，まず，位相振動子の周期から 1 分

間あたりの波の数を計算する．次に，1 分間あたりの波の数と 1 小節を構成する

拍数とを掛け合わせ，音楽のテンポとする．たとえば，周期が 4 秒で 4 分の 4

拍子の曲であれば，1分間あたりの波の数は 15（回／分），4拍と掛け合わせ 60bpm

（beat per minute）が音楽テンポになる．このようにして，位相振動子の周期を

音楽のテンポに反映させることで，音楽を媒介にして，位相振動子と聴取者の

呼吸とを相互に引き込ませる． 

プログラムの開始直後，安静状態の呼吸周期を一定時間計測し，ω1 を決定す

る．その後 ω1 は固定とする．ξ1 は事前にチューニングした値を使った．複数名

の被験者に検証実験で用いた音楽を聴かせ，引き込みが発生する範囲内で，か

つ，テンポの変化を±5%以下に押さえることができるような値を見つけた．これ

により，急激なテンポの変化によって違和感が発生しないようにした． 
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図 4.1 システム構成 
Fig.4.1 Structure of the system 

 

４．３．２．４ 実験条件 

実験条件について述べる．対象者には音楽に合わせて呼吸をするようにとい

う明示的な教示はしないが，引き込み率の向上を狙い，音楽リズムに合わせた

指のタッピング動作を一緒に行わせる．健常被験者 12 名を対象とした． 

実際の治療に近い状態を再現するため，図 4.2 のようにベッド上仰臥位で，頭

上の柵を握らせた．また，ヘッドフォンを着用させ，音楽の演奏が始まったら

音楽に合わせてタッピングするよう教示した．タッピングは，人差し指などで，

柵に取り付けたスイッチを押すよう指示し，リズムの取り方は，1 拍に 1 回，も

しくは，2 拍に 1 回とし，いずれか各自のやりやすいように行わせた．LED マ

ーカを胸腹部体表上にテープで貼り付け，側面から PSD カメラで体表変位をモ

ニタした． 

計測は図 4.3 の手順で実施した．最初のセッションで安静状態（無音）を 660

秒間計測し，続けてのセッションは音楽聴取下で，同じく 660 秒間計測した．

音楽聴取下では，最初に安静状態（無音）を 60 秒間，その後，曲 A（明日があ

るさ，初期テンポ：95bpm，演奏時間：150 秒，4/4 拍子），曲 B（大きな古時計，
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初期テンポ：90bpm，演奏時間：150 秒，4/4 拍子）の 2 曲がこの順番で，それ

ぞれ 2回繰り返すように提示した．各セッションの最初の 1分間でω1を決定し，

解析対象は後半の 300 秒とした．選曲に関しては，ポップス，童謡，クラッシ

ック，バーラドなどの中から，スロー，ミディアム，ファーストテンポの曲を

複数試行した予備実験の知見を参考にして，引き込みが発生しやすそうなもの

を選んだ． 

 

 
図 4.2 実験風景 

Fig.4.2 Experimental view 

 

安静
セッション１
相互or強制

セッション２
相互or強制

１１分間 １１分間 １１分間

６０秒 １５０秒 １５０秒 １５０秒 １５０秒

曲Ａ 曲Ｂ 曲Ａ 曲Ｂ

曲Ａ：明日があるさ：９５ｂｐｍ
曲Ｂ：大きな古時計：９０ｂｐｍ

・セッション１，２の構成

セッション０

 

図 4.3 実験プロトコル 
Fig.4.3 Experimental protocol 
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４．３．３ 結果 

図 4.4 に呼吸（体表変位）の生データ，周期のトレンドグラム，周期のヒスト

グラム，振幅のトレンドグラム，振幅のヒストグラムの 1 例を示す．図 4.4（a）

は安静（自由呼吸）セッションの結果である．安静（自由呼吸）状態の呼吸は

不安定であり，周期，振幅のいずれもばらつきが多かった．図 4.4（b）は同一

被験者の音楽聴取（相互引き込み）セッションの結果である．タッピングをし

ながら音楽を聴取した場合，顕著に呼吸が安定化した．音楽の元のリズム（1 分

間あたりの小節数）は約 23 回/min であり，図 4.4（b）の 3 段目，周期のヒスト

グラムから呼吸は約 25 回/min であることから，音楽のテンポが若干速くなって，

音楽小節周期と呼吸周期とが 1 対 1 で引き込んだことがわかる． 
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図 4.4 呼吸生データと周期・振幅の分布の 1 例 

（a）安静時，（b）音楽聴取時 
Fig.4.4 An example of respiratory raw data and frequency distributions of the period 

and amplitude（a）during rest, （b）during listening music 

 

表 4.1 に解析対象 300 秒間にわたる呼吸周期の平均値，呼吸周期の標準偏差と

呼吸振幅の標準偏差について，全被験者分を平均した結果を示す．呼吸周期の

平均値に関しては，音楽に引き込むことで，音楽聴取セッションの方が安静セ

ッションより短くなった．呼吸周期の標準偏差に関しては，音楽聴取セッショ

ンの方が安静セッションより小さい値となった．呼吸振幅の標準偏差に差異は

見られなかった． 
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表 4.1 全被験者の呼吸指標（N=12） 
Tab.4.1 Respiratory indices of all subjects（N=12） 

 during rest (Mean±SD) During listening music 
(Mean±SD) 

Mean period (sec) 4.88±1.14 3.70±0.98 
Standard deviation of period 
(sec) 

1.07±0.68 0.84±0.55 

Standard deviation of 
amplitude (a.u.) 

0.19±0.11 0.22±0.10 

 

図 4.5 に安静（自由呼吸）セッション，音楽聴取（相互引き込み）セッション，

音楽聴取（強制引き込み）セッションの 3 条件で全被験者の呼吸周期の標準偏

差を比較した．安静セッションと音楽聴取セッションの比較では，音楽聴取セ

ッションで呼吸が安定化する傾向の人がいた（被験者 a，b，c，f，k）． 
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図 4.5 呼吸周期の比較 

Fig.4.5 Comparison of respiratory period 
 

 タッピングの行い易さについての主観評価結果をまとめた（表 4.2）．強制引

き込みの方がタッピングを行い易いという意見が多かった． 
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表 4.2 主観評価（タッピングの行い易さ） 

Tab.4.2 Subjective evaluation 

タッピングし易さ

被験者a －

被験者b －

被験者c 強制

被験者d －

被験者e 強制

被験者f 相互

被験者g －

被験者h －

被験者i 強制

被験者j 強制

被験者k －
被験者l 強制  

 

４．３．４ 考察 

音楽を聴取しながら指のタッピング動作を行った．「音楽に合わせて呼吸をす

るように」という明示的な教示を行わなかったため，不随意性の誘導であった．

結果としては，呼吸周期が安定化する人もいたが，自由呼吸と差がなく安定化

しない人もいた．個人差が出た理由としては，随意性の誘導に比較して引き込

みが弱いためと考えられる．また，実験後の被験者の主観評価によれば，強制

引き込みの方が「タッピングし易い」という意見も出た．そのように回答した

人は音楽聴取によって呼吸が安定化しない傾向にあった．このことから，音楽

テンポのゆらぎが被験者に影響を与えている可能性がある．相互引き込みによ

る過度のテンポの揺らぎは，音楽の場合は違和感として感じられる可能性もあ

り，抑制する必要がある． 

音楽に合わせてタッピングすることで，引き込みが強まるメカニズムについ

て，相互引き込み理論の説明に使った式で考察する．式（4-2）の ξ2 は被験者の

内的なものである．タッピングをすることで ξ2 が大きくなると考えると，呼吸

の音楽への引き込みが強まることが説明できる．呼吸リズムを生成しているペ

ースメーカニューロンは種々の高次中枢からの影響を受けているが，聴覚系か

らの影響と運動系からの影響が相乗効果を起こすことで，より強力に引き込む

ようになった可能性もある．聴覚は前庭系で処理される振動感覚から由来し，
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聴覚系と前庭系は密接な関連を持っていて両方のシステムは振動に反応する．

そこで聴覚刺激と振動刺激を同時に与えた場合，刺激に対する感受性が向上す

る可能性もある[23][66]． 

 

４．４ リズム音を利用した呼吸安定化 

４．４．１ 序 

次に，随意性の誘導を検討した．位相振動子の出力としてリズム音を使う．

対象者には「リズム音に合わせて呼吸をするように」という明示的な教示をし

た．タッピング動作は一緒に行わなかった．その他の条件は４．３．２と同じ

である． 

 

４．４．２ 方法 

 健常被験者 6 名を対象とした実験を行った．リズム音は 8 拍から構成され，8

拍の間で吸って吐くよう教示した．8 拍の中で，吸気と呼気の拍数は各人が呼吸

をし易いように自由に調整した．最初の 60 秒で平均呼吸周期からテンポ（ω1）

を決定し，60 秒から 90 秒の間で位相振動子と呼吸を相互作用させ，90 秒から

リズム音の聴取を開始する実験プロトコルとした．合計 300 秒間のデータ収集

中，後半の 210 秒間のデータを解析した． 

 

４．４．３ 結果 

表 4.3，図 4.6 に呼吸安定性についてまとめる．呼吸周期の標準偏差に関して

は，安静（自由呼吸）セッションで平均 0.82 秒，音楽聴取（相互引き込み）セ

ッションで平均 0.39 秒，音楽聴取（強制引き込み）セッションで平均 0.60 秒と

なり，安静（自由呼吸）セッションに対して音楽聴取（相互引き込み）セッシ

ョンが 5%水準以下で統計的に有意差のある低減を示し，安静（自由呼吸）セッ

ションに対して音楽聴取（強制引き込み）セッションが 10%水準以下で統計的

に有意傾向のある低減を示した． 
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表 4.3 呼吸周期の比較 

Tab.4.3 Comparison of respiratory period 
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図 4.6 呼吸周期の比較 

Fig.4.6 Comparison of respiratory period 

Respiratory period (sec)
Subject Condition Mean Std
A Free 4.3 0.9

Mutual entrainmen 4.7 0.3
Entrainment 4.6 0.7

B Free 5.4 0.4
Mutual entrainmen 6.7 0.2
Entrainment 5.5 0.4

C Free 12.4 1.5
Mutual entrainmen 9.3 0.6
Entrainment 6.8 0.8

D Free 3.1 0.6
Mutual entrainmen 2.5 0.1
Entrainment 2.6 0.3

E Free 6.5 0.5
Mutual entrainmen 7.5 0.6
Entrainment 6.1 0.3

F Free 12.8 1.1
Mutual entrainmen 9.2 0.5
Entrainment 8.1 1.1
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図 4.7 に主観評価結果についてまとめた．リズムの変化の度合いとしては相互

引き込みの方が大きいと感じるヒトが多く，かつ，合わせ易さも相互引き込み

の方が上であるとの回答が多かった．6 名中 1 名で，相互引き込みでは合わせに

くいという意見が出た． 

 

-3 -2 -1 0 1 2 3

変化の度合い

合わせ易さ

相互が良い 強制が良い  
図 4.7 主観評価 

Fig.4.7 Subjective evaluation 

 

４．４．４ 考察 

 拍節構造が明確なリズム音に楽曲を変更し呼吸の合わせ易さを改善した．ま

た，リズム音に合わせて呼吸をするように教示内容も変更した．安静時と音楽

聴取（相互引き込み）の比較で，呼吸周期の標準偏差が有意に減少した（5%水

準以下）．主観評価でも相互引き込みが合わせ易いという回答が多くなった．随

意性の誘導を使うことで，相互引き込みを用いた呼吸安定化手法の有効性が確

認できた． 

 

４．５ 考察 

心臓循環器系の心拍や血圧などの生体情報誘導を考えた場合，不随意性であ

るため，バイオフィードバックループで随意性のチャンネルを新たに構築しよ
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うとする．一方で，呼吸や筋電は生体情報誘導の中でも特殊な対象であり，随

意性のチャンネルが元々存在する． 

無意識下では，呼吸は基本的にはアトラクターであり，安定した状態を維持

しているものと考えられる．しかし，医療現場で患者の呼吸が不安定であるケ

ースが多数報告されている[35-45]．治療中の患者の呼吸が乱れるということは，

緊張や興奮などから随意性のチャンネルが賦活化することで外乱が発生してい

る可能性がある．よって，呼吸を安定化させるためには，随意性のチャンネル

の賦活を押さえるか，随意性のチャンネルを外乱に負けない統制のとれた信号

に整調するかのいずれかの対処方法が考えられる．そこで，本章では 2 つの方

法で検討した． 

1 つ目の音楽を利用した呼吸安定化では，音楽に合わせて呼吸をするという明

示的な教示を与えなかった．タッピングという振動感覚を導入することで引き

込み率は高まったが，呼吸の安定化には個人差があった．2 つ目のリズム音を利

用した呼吸安定化では，リズム音に合わせて呼吸をするという明示的な教示を

与えた．拍節構造が明確なリズム音を使うことにより，音に合わせ易いように

改良も加えた．「自由呼吸」と「相互引き込み」と「強制引き込み」の 3 者の比

較を行い，「相互引き込み」では「自由呼吸」と比較して，有意に呼吸周期のば

らつきが改善した．主観評価の結果からも，「相互引き込み」で従来型の「強制

引き込み」より合わせ易いという傾向が得られた．音楽とリズム音の 2 つの呼

吸安定化手法を比較すると，リズム音を利用した呼吸安定化手法の方が有効で

あることがわかった． 

モダリティについて考察する．本章の呼吸安定化では，聴覚と振動モダリテ

ィ（タッピング）を使うことで，呼吸周期の安定化は確認されたが，呼吸振幅

の安定化は確認できなかった．先行研究では，聴覚と視覚の組み合わせを利用

して，聴覚が周期を合わせ，視覚が振幅を合わせる効果があるとされる[35-45]．

呼吸振幅の安定化は重要であるため，本研究で検証した聴覚・振動以外のほか

のモダリティの適用可能性も今後検証を進めて行く必要がある． 

放射線治療への適用を想定した場合，訓練なしで実現できることが理想であ

る．引き込みの利点として，動的安定性という性質が個体差や個体内変動を吸

収する仕組みとして有効に働く可能性がある．これは，現場で訓練なしに導入

できる可能性に繋がる．今後，高齢者や呼吸機能異常が多い患者を対象として
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検証を進め，実際に臨床適用可能かを見極めて行く必要がある． 

 

４．６ まとめ 

本章では，相互引き込みを用いた呼吸安定化手法について検討した．音声信

号による強制引き込みや呼吸波形をビジュアルフィードバックして呼吸を統制

する第 2 世代生体情報誘導制御は従来から適用されてきたが，患者への負荷が

強く臨床上での効果が限定的であった．本章では，位相振動子と聴取者の呼吸

とを音楽（リズム音）を媒介にして相互に引き込ませることにより呼吸を安定

化させた．自由呼吸に対して相互引き込みで呼吸周期が有意に安定化し，従来

型強制引き込みに対して，合わせ易さも改善した．提案する引き込みを用いた

新しい生体情報誘導で前提となる動きの安定化を実現するための基盤技術を構

築できた． 
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５．位置・タイミングの制御 

５．１ 概要 

第 4 章では，人間と機械との相互作用により，複雑かつ予測できない人間の

動き（呼吸）を安定化させた．本章では，そのような運動リズムの安定化の下

で，人間に対する位置やタイミングを高精度に制御する方法について検討する． 

放射線治療では，ビームの強度分布（人体への吸収線量分布）は腫瘍と周り

の正常組織との関係において決まるため，体全体を治療計画時の体位に大局的

に合わせ込む必要がある．そして次に，がん腫瘍をアイソセンタに局所的に精

密に位置決めすることが重要である．さらに，がん腫瘍に呼吸性の動きがあれ

ば，動きの再現性を高くし，アイソセンタ上に位置照合する頻度を上げる必要

がある．これら 3 つの位置・タイミング制御が全て揃うことで，精度の高い治

療が実現可能となる． 

 

５．２ 位置照合 

５．２．１ 概要 

 人体の位置照合には 2 つの側面がある．人体全体を合わせ込む大局的な照合

と人体内部のがん腫瘍を合わせ込む局所的な照合とである．放射線治療の患者

位置決めでは，その両方を満たさなければ精度の高い治療ができない．本章で

は，体位の大局的な位置照合と治療対象となるがん腫瘍の局所的な位置照合と

の粗密 2 段階方式を適用する．大局的な位置照合には体表面を使い，マーカの

数点で合わせるのではなく，全体で合わせ込むことで高精度化を図る．局所的

な位置照合には，超音波を使った直接的な計測法を適用することで高精度化を

図る．従来の X 線を使った方法では，腫瘍そのものを直接観測できない場合も

あり，周辺の骨構造で合わせたり，臓器に埋め込んだ金属マーカで合わせるた

め，侵襲性が高い方法であった．また，治療期間中に金属マーカと腫瘍との位

置関係がずれることもあり，精度的に限界があった． 

 

５．２．２ 人体表面を使った大局的照合 

５．２．２．１ 概要 

光学的に体表面や体表面上のマークを計測し，大局的位置決めを行う先行研

究がある．赤外 LED(Light Emitting Diode)を貼り付けたブロックを患者が口に咥
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えた状態で LED 位置をカメラで検出し，治療計画時と治療時の赤外 LED の計測

位置から位置決めを行う．頭頸部が治療対象となる[51]．反射マーカを利用した

位置決め方式では，体表に貼り付けた反射マーカをカメラで検出し，治療計画

時と治療時の反射マーカの計測位置から位置決めを行う．呼吸の影響で動かな

い体表面にマーカを貼る必要があり，前立腺がんや乳がんが主な治療対象とな

る[67-70]．また，可視光カメラを使った位置決め方式では，2 方向に配置された

2 台のカメラを使い，治療計画作成時と治療時に撮影した人体撮影画像を照合す

ることで，位置ずれ量を計算している[71]．いずれの方式も，人体表面上の特定

の点（ランドマーク）を使うか，特定の方向から撮影した画像を使ったもので

ある．ランドマークを使った場合には，がん腫瘍とランドマークの位置関係を

治療の都度，精度良く再現することが難しい．特定方向の画像を使った場合に

は，3 次元的な位置合わせが困難となる． 

一方で，天井などに固定して取り付けられた 3 次元センサから撮影された体

表面形状を使う方式があり，遠方から撮影した計測密度が疎なデータを使って

位置決めを行っている．固定的に取り付けているため，3 次元センサの設置場所

や個数によっては，計測できない隠蔽領域が発生する．体表面全体を使った位

置決めではなく，乳がんの PBI(Partial Breast Irradiation)への適用が報告されてい

る[72][73]． 

本研究で提案する方式では，患者固定具は使わない．体表面全体の形状を使

って位置決めする．治療計画時の体表面と治療時の体表面とで，体表面を全体

的に比較して，両者の位置が異なっている箇所があれば，術者が患者の体の一

部を動かし，捩れなどを取り除きながら体位を修正し，その部分的なずれを補

正する．この時，治療計画時の体表面と治療時の体表面との距離を評価関数と

して最小となるように最適化する自動照合アルゴリズムと組み合わせることで，

術者や患者の負担を低減し，位置決め作業時間の短縮を図る．そして，再度，

体表面形状を計測して，ずれを確認し，所定の目標精度以下になるまで上記操

作を繰り返す．光学式の計測モダリティでは，何度計測しても患者に侵襲的な

影響を与えることはない．患者を動かしながら連続撮影ができるというメリッ

トもある． 

以降では，レーザスリット光を走査する小型 3 次元センサ[74]を使った光学式

の位置決め方式を開発した．小型 3 次元センサをロボットアームの先端に搭載
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し，治療対象部位や目的に応じて任意の近距離視点から多視点のデータを計測

して，人体表面の密な 3 次元形状を使って位置決めできる．複数視点を用いる

ことで大きなサイズを計測し，体幹部のような特徴の少ない部分でも位置決め

できるか検証した． 

 

５．２．２．２ 小型 3次元センサの構成と高精度化 

 レーザ光源とカメラから構成される小型 3 次元センサを用いて三角測量の原

理で体表面の形状を計測する．3 次元センサでは精度を稼ぐため，ベースライン

長（レーザ光源とカメラの間の基線長）を長くするのが一般的で，そのため装

置が大掛かりなものになる．その場合，治療室に持ち込むことが難しく，患者

の近くで動かすと圧迫感を与えることになるため小型化する必要がある．ベー

スライン長が短くても精度が出せるような改良が必要となる． 

 図 5.1 に開発した小型 3 次元センサの構成を示す．筐体のサイズは 9×8×5 cm

で，CCD カメラ，近赤外半導体レーザ，ポリゴンミラーなどを内蔵する．レー

ザ光の ON，OFF をスイッチングしながら内部のポリゴンミラーで走査しスリッ

ト状の光パターンを生成する．測定原理は空間コード化法[75][76]に基づいてお

り，1 視点，約 0.7 秒で物体形状を取得することができる．空間コード化法とは，

レーザパターンによって空間をくさび形の領域に分割し，それぞれの領域をス

リット光平面とみなして距離を計測する．表 5.1 に小型 3 次元センサの仕様につ

いてまとめた．相対距離精度は 0.05%，計測距離範囲は 300～500mm である．計

測距離 500mm の場合で，計測視野 200mm 角，水平分解能 0.3mm，距離分解能

0.2mm となる．3 次元センサの計測データ点数は CCD カメラの解像度 640×480

に対応して約 30 万点であり，各画素に対して１個の 3 次元データが存在する． 

 

対象物体

カメラ
信号
処理部

ドライバ

LD変調

回路
レーザｰ
(ＬＤ)光源

ＬＤ
スリット光

水平走査
ミラー

同期

 
図 5.1 小型 3 次元センサの構成 

Fig.5.1 The configuration of the small range finder 
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表 5.1 小型 3 次元センサの仕様 

Tab.5.1 Specifications of the small range finder 

相対距離精度 0.05％ 

計測時間 0.7 秒 

計測距離範囲 300～500 mm 

計測角度範囲 ±20 度 

計測視野 

 

200mm 角 

（計測距離 500mm の場合） 

水平分解能 0.3mm 

距離分解能 0.2mm 

周囲環境光 1700 lx 

サイズ 9×8×5 cm 

 

3 次元センサ単体のキャリブレーションは Zhang の手法[77]を適用する．図 5.2

のようなチェッカーボードと呼ばれる千鳥格子状の白黒ボードをセンサから一

定の距離（約 400mm）を中心にして撮影し，各計測面のマス目の頂点座標を求

める．歪曲付きのピンホールカメラモデルを仮定し，カメラの内部パラメータ，

外部パラメータを計算する． 

Calibration images

 
図 5.2 キャリブレーション時のチェッカーボード撮影画像 

Fig.5.2 Checker board Images for calibration 
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カメラの歪曲は，放射状成分と接線成分の 2 成分でモデル化する．式（5-1）

の Kc(1)～Kc(4)は歪曲をモデル化したときの係数である．Kc(1)と Kc(2)は放射状

成分，Kc(3)と Kc(4)は接線成分に関するものである．3 次元空間中で[Xc;Yc;Zc]

の座標を持つ点が 2 次元画像上で Xn = [Xc/Zc;Yc/Zc] = [X;Y]の位置に投影され

るとすると，歪曲により，式（5-1）のように投影点 Xn は Xd に移動すると考え

る． 

 

Xd=(1+Kc(1)r2+Kc(2)r4)Xn+dx     式（5-1） 

但し，dx=[2Kc(3)XY+Kc(4)(r2+2X2); 

Kc(3)(r2+2Y2)+2Kc(4)XY] 

r2=X2+Y2 

 

算出されたカメラ内部パラメータを表 5.2 に示す．焦点距離はカメラの画素間

ピッチ，スケールファクタでスケーリングされてない．誤差は真の頂点座標と

算出パラメータから逆投影して推定した値の距離誤差（標準偏差）をあらわし，

±1 画素以内におさまった． 

 

表 5.2 内部パラメータの算出値 

Tab.5.2 Intrinsic parameters 

焦点距離 [ 1600.97   1569.42 ] ± [ 9.39   9.46 ] 

画像中心 [ 317.04   248.19 ] ± [ 19.01   12.69 ] 

歪曲 

Kc[Kc(1),Kc(2),Kc(3),Kc(4)] 

[ -0.22490  1.33310  -0.00162  -0.00088 ]  

± [ 0.07371  2.50368  0.00194  0.00226 ] 

誤差 [ 0.19   0.22 ] 

 

次に，図 5.3 のようにレーザ光の投影範囲を角度上で 20 分割し（図 5.3 は模

式図であり，8 分割），カメラから奥行きの異なるスクリーン上（300mm，450mm）

にストライプパターンを投影する．2 つのスクリーン上で，投影上同じストライ

プの境界点を画像中央の高さで検出し，対応する 2 点から直線を導出する．別

のストライプからも同様に直線を導出し，これらの直線間の交点からレーザ光

の投射点位置を同定し，レーザ光の投射点位置とカメラ受光面中心位置間の距
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離（ベースライン長）を決定する．スリット光の投射角度とカメラで計測する

受光角度と，ベースライン長から三角測量の原理で距離が実測できる． 

450mm

300mm

スキャナ

スクリーン

カメラ

ベースライン長

焦
点

距
離

 

図 5.3 スキャナキャリブレーションの模式図 

Fig.5.3 Image of scanner calibration 

 

 空間コード化法は測定対象空間の各点を 2 進数コードで符号化し，少ない投

影回数で距離画像を獲得する投影法である[75][76]．図 5.4 に投影画像の一例を

示す． 

 

 

図 5.4 投影画像の一例 

Fig.5.4 Examples of projection patterns in gray scale 
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投影パターンは白黒 2 値のコードパターンとし，外光の影響や物体表面での

反射率の変動の影響を除去できるように，ポジパターン光とその白黒を反転さ

せたネガパターン光の両方を投影する相補差分という方法を用いる[78]．相補差

分を利用する場合，図 5.5 のようにコードパターンの境界線は，ポジパターン光

とネガパターン光が交差する境界となり，その境界線の正確な位置は，前後の

画素の輝度値を内挿することで求められる．これにより，投影パターン境界の

検出をサブピクセル化することができる[78]．サブピクセル化された内挿位置 E

は，前後の画素の輝度値 P1，P2，N1，N2 を用いて， 

 

E=(N1-P1)/((N1-P1)-(N2-P2))      式（5-2） 

 

と表せる．このように取得した各投影パターンのサブピクセルエッジ（内挿位

置）から位相角を計算し，距離値を算出する．画像中での各画素に対して距離

値が割り当てられた距離データ群（距離画像，2.5 次元画像とも言う）が得られ

る．さらに，計測空間を奥行き 40 面，1 面の領域分割数 7500 個で高密度に分割

し，各領域に対して真の奥行き値と実測値の誤差を補正値としてテーブル化し，

最終的に残った歪みを取り除くようにした． 

 

ポジパターン光

ネガパターン光

N1

N2
P1

P2

内挿エッジ位置E (pixel)

(brightness

 

図 5.5 相補差分でのパターン境界の検出 

Fig.5.5 Detection of a pattern boundary using complementary difference 

 

） 
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上記キャリブレーション結果を用いたセンサ単体精度の検証結果を図 5.6 に

示す．白板をセンサから奥行き方向に 300mm 離れた位置から 5mm ずつずらし

ながら 500mm の距離まで移動させた．この時，お互いに 50mm 離れたセンサ位

置での白板間の距離の差（相対精度）を示す．カメラ中央の走査線方向 1 ライ

ンの結果である．300mm と 350mm の組み合わせから，450mm と 500mm までの

組み合わせの合計 21 本のグラフを重ね書きしている．概ね 49.8mm～50.2mm の

間におさまる結果が得られた． 

49

49.2

49.4

49.6

49.8

50

50.2

50.4

50.6

50.8

51

1 16 31 46 61 76 91 106 121 136 151 166 181 196 211 226 241 256 271 286 301 316 331 346 361 376 391 406 421 436 451 466 481 496 511 526 541 556 571 586 601 616 631

カメラ中央：走査線方向1ライン(0,240)-(639,240)[pixel]

相
対

精
度

[m
m

]

300-350

305-355

310-360

315-365

320-370

325-375

330-380

335-385

340-390

345-395

350-400

355-405

360-410

365-415

370-420

375-425

380-430

385-435

390-440

395-445

400-450

405-455

410-460

415-465

420-470

425-475

430-480

435-485

440-490

445-495

450-500

 

 
図 5.6 センサ精度の実験結果（a）と実験システム（b） 

Fig.5.6 Experimental results of sensing accuracy (a) and experimental system (b) 
 

５．２．２．３ システム構成とキャリブレーション 

 1 台の 3 次元センサでは，体表面全体を計測することができない．複数台を使

う場合と，1 台を動かす場合のいずれかの選択肢が考えられるが，コストの観点

から，1 台を動かす方式を採用した．ロボットアームの先端に，小型 3 次元セン

サを搭載して，任意の視点から人体表面形状を計測できるようにする． 

(a) 

(b) 
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 図 5.7 に開発したシステムの概観を示す．6 軸ロボットアーム（RV-6SL；三菱

電機）の手先に，小型 3 次元センサを搭載し，任意の視点から対象である人体

表面形状を計測する．計測には Pentium 4（3.6 GHz），RAM（2GB）を搭載した

PC（Personal Computer）を用いた．PC とロボットアームは Ethernet で接続され

ており，PC 上のオリジナルプログラム（Microsoft 製 Visual C++で作成）とロボ

ット上の専用言語で記述されたプログラム間で通信を行い，視点の移動を実現

する．また，PC と小型 3 次元センサとは RS232-C で接続されており，同じくオ

リジナルプログラム（Microsoft 製 Visual C++で作成）から計測制御が行われる． 

3D sensor

Probe

Mannequin Phantom

Robot

(a) (b)

 

図 5.7 (a)3 次元センサ，(b)計測システム 

Fig.5.7 (a) 3D sensor, (b) Measurement system 

 

 

５．２．２．４ 治療室座標系への校正方法 

 ロボットの手先に取付けたプローブを使った 3 次元センサの非接触キャリブ

レーション手法について述べる． 

図 5.8，図 5.9 に基づいて説明する．世界座標系を ΩW，ロボットのベース座

標系を ΩB，ロボットの手先座標系を ΩS，3 次元センサの座標系を ΩM とする．

ロボットの手先座標からセンサ座標への変換（ TMS
Ω
Ω ）は，ロボットの手先座標

からロボットのベース座標への変換（ TBS
Ω
Ω ），ロボットのベース座標から世界座

標への変換（ TWB
Ω
Ω ），ロボットの手先座標からセンサ座標への変換（ TMS

Ω
Ω ），セ
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ンサ座標から世界座標への変換（ TWM
Ω
Ω ）との間に成立する同次方程式（5-3） 

 

TWM
Ω
Ω TMS

Ω
Ω ＝ TWB

Ω
Ω TBS

Ω
Ω        式（5-3） 

 

を解いて， TMS
Ω
Ω を求める問題に帰着し，解析的に解く方法と逐次計算により解

く方法とが存在する[79-84]．また，最近の多視点データ統合の研究では，測定

データの部分照合を利用するもの[85]や，ほかのセンサを用いるもの[86]なども

存在する．本研究では，ロボットの手先に搭載したプローブを利用することで，

世界座標への変換を介さない方程式を導出し逐次計算により解く方法を提案す

る． TWM
Ω
Ω や TWB

Ω
Ω を扱うことを回避することで方程式が簡素なものとなり，逐次

計算の解がローカルミニマムに陥る可能性を低減する． 

キャリブレーションは 2 段階で行う．最初に，ロボットの手先にプローブを

装着し，プローブのキャリブレーションを行う．ΩS 上でのプローブ先端の座標

値は未知であるが一定値となり，これを[Xp，Yp，Zp]ΩS とする．このプローブ

先端を，ΩB 上の未知の 1 点で固定し，その時の複数視点からのアームの位置姿

勢を取得するものとする（図 5.8）．ここで，アームの姿勢を得ることと，ΩS か

ら ΩB への変換が決定することとは等価である．たとえば，視点 i での ΩS から

ΩB への変換を TiB
S

Ω
Ω ，視点ｊでの ΩS から ΩB への変換を TjB

S
Ω
Ω とする． TiB

S
Ω
Ω ， TjB

S
Ω
Ω

は式（5-4）（5-5）（5-6）のようにアームの姿勢とアームの位置から成る行列で

あり，ロボットアームの直交座標での位置姿勢（X，Y，Z，A，B，C）より式

（5-7）のように決定する．位置姿勢の前半 3 つは並進成分，後半 3 つは回転成

分である．ΩB 上の 1 点で動かすという拘束条件から，[Xp，Yp，Zp]ΩS を TiB
S

Ω
Ω で

変換したものと，同じく[Xp，Yp，Zp]ΩS を TjB
S

Ω
Ω で変換したものとは，ΩB 上で

同一点となり式（5-8）が成り立つ．式（5-8）を変形すると式（5-9）が得られ

る．複数視点からのアームの出力データを使って，式（5-9）を最小 2 乗法によ

る逐次計算で解き，最適な[Xp，Yp，Zp]ΩS を求めることができる．これがプロ

ーブの先端座標（オフセット）となる．任意の視点での ΩB 上でのプローブ先端

座標は，オフセット [Xp，Yp，Zp]ΩS をその時の視点の既知の TBS
Ω
Ω で変換する

ことで得られる． 
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式（5-4） 

 

 

                          式（5-5） 

 

 

                          式（5-6） 
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次に，ΩS と ΩM との未知の変換 TSM
Ω
Ω について述べる．この変換は 3 次元セン

サをロボットの手先に取り付けた後は固定的な関係となる．先のプローブキャ

リブレーションの結果を使って，プローブの先端で平面を 3 点以上接触計測し，

そこから面の方程式（5-10）を得る（図 5.9(a)）． 

TSM
Ω
Ω は未知変数 12 個（自由度 6）を持つが，図 5.9(b)のように複数のアームの

姿勢で計測した 3 次元センサの出力[X，Y，Z]ΩM が式（5-11）のように，各姿

勢の既知の TiB
S

Ω
Ω ， TjB

S
Ω
Ω ， TkB

S
Ω
Ω と未知の TSM

Ω
Ω で変換することでベース座標系での

表現となり，それらが先に計測した平面式（5-10）にのるという拘束条件の下で，

座標変換した各点から平面に降ろした垂線の長さの総和を評価関数として，最

小 2 乗法により最適な TSM
Ω
Ω を逐次計算により求める．手先座標系での大よその

センサの位置を手計測し初期値とする．この時，3 次元センサで平面を 3 姿勢以

上計測すれば良い．以上より，ロボットと 3 次元センサとのハンドアイキャリ

ブレーションを実現する． 
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図 5.8 プローブキャリブレーション 

Fig.5.8 Probe Calibration 
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図 5.9 (a)面の計測，(b)ハンドアイキャリブレーション 

Fig.5.9 (a) Measurement of plane, (b) Hand-eye calibration 
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５．２．２．５ 照合アルゴリズム（ICP） 

 体表面形状のずれを目視で確認して補正する作業は術者や患者に負荷を強い

るため，全体的なずれの計測と補正量の算出は自動で行えるように照合アルゴ

リズムを開発した．治療計画時の体表面形状を構成する点群と治療時の体表面

形状を構成する点群との間で，対応する点群間の距離を評価関数として，最小

化するような変換を逐次的に求める ICP（Iterative Closest Point）[87]アルゴリズ

ムを適用する． 

ICP アルゴリズムについて以下に説明する．ICP 法は位置決め対象となる 2 つ

の距離データ群（A，B）において，対応点間の距離の総和を評価関数として，

最小 2 乗評価に基づく繰り返し計算により，最適な位置姿勢変換パラメータを

推定する手法である．全ての対応点の組み合わせを計算するため，照合データ

同士の陽な対応点情報を必要としない．つまり，距離データ群 A のある点と距

離データ群 B のある点が同一の点であるという情報を必要としない． 

重複する点群データを利用し，位置決めデータの各点から治療計画データの

最も近い点へ対応付けし，対応点間の距離を最小化する解（変換量）を逐次繰

り返し計算により求め，直交 3 軸方向の並進量（3 個）と軸周りの回転量（3 個）

を算出する． 

処理ステップを以下に示す．3 次元空間内の 2 点間の対応を表す指標として，

2 点間の距離を用いる．ここで，3 次元空間内の 2 点 x1，x2 間の距離を d(x1，x2)

と表記する。 

また，点群Ｚに NR 個の点データ(x(i): i=１，２，…，NR)が存在するとした場

合，任意の点ｐと点群Ｚとの距離を以下で定義する． 

 
( ) ( )))(,(min, idZd

i
xpp = 数式 (1) 

)(ix

p

),( Zd p

Z

 
図 5.10 点と点群との距離の定義 

Fig.5.10 A definition of the distance between the point and the cluster of points 

式（5-12）
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式（5-12）は，点ｐと点群Ｚ内の点との最小の距離を点ｐと点群Ｚとの距離と

定義する． 

今，治療計画用データ内の Nref 個の点データ(xref(j): j=１，２，…，Nref)から

なる点群を Zref とし，位置決め用データ内の Ntest 個の点データ(xtest(i): i=１，

２，…，Ntest)からなる点群を Ztest とする． 

ステップ 1：点群 Ztest の各点 xtest(i)と点群 Zref との距離を求め，その時の点

xref(j)を点 xtest(i)への対応点 x’ref(i)とすることで，点群 Ztest と点群 Zref の対応関

係が求まる． 

 

( ) ( ) ))(()()())(),((min),(
1

ijijidZid
refNjref refreftestreftesttest x'xxxxx ⎯→⎯⇒=

≤≤

式 (4.4.2) 

 

ステップ 2：点群 Ztest から点群 Zref への変換量（回転量 R，並進量ｔ）を求

める．ここで，回転量 R は３ｘ３行列，並進量ｔは３ｘ１行列を表す．点群 Ztest

内の各点 xtest(i)を回転量 R，並進量ｔで変換した点と，点 xtest(i)に対応する点

x’ref(i)とのベクトル差分を求め，その自乗和を誤差 e2(R、t)とする．e2(R、t)を最

小とする時の回転量 R*，並進量ｔ*を，その時の変換量とする． 

 

( ) ∑ −−=
i

iie 22 )()(, tRxx'tR testref 式 (5-14) 

( ) ( )tRtR
tR,

,minarg, 2** e= 式 (5-15) 

 

ステップ 3：ステップ 2 で求めた変換量により，点群 Ztest の各点を変換する．

ここで k は繰り返し計算のインデックスとする． 

 
*

_
*

1_ )()( kkkk ii txRx testtest +=+
式 (5-16) 

 
ステップ 4：ステップ 1～ステップ 3 を繰り返し計算する．繰り返し計算によ

式（5-13）
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るステップ 3 の誤差の変化量が予め決めた閾値以下になれば計算を終了する．

そして，繰り返し計算の中で求めた変換量のトータルが点群 Ztest から点群 Zref

への変換量となる． 

 本研究で提案するアルゴリズムは ICP 法を拡張した M-ICP 法[88]をベースに，

多重解像度処理，領域限定処理などを追加している[89-91]．ICP 法では，距離デ

ータ群に計測エラー点，重複しない不一致部分などが含まれていると，それら

が例外値として作用し，正しい状態への収束を阻害するという問題を持つ．

M-ICP 法は，この問題を解決するために，ロバスト推定の一手法である M 推定

を導入して例外値を除去する機能を付加したものである． 

 

５．２．２．６ 階層化処理と領域選択処理 

また，ICP 法，M-ICP 法に共通だが，膨大な組み合わせ計算のために処理時間

が長いという問題がある．提案アルゴリズムでは，M-ICP 法の処理時間短縮の

ため，多重解像度処理（Hierarchical process）を行うことと，処理領域を限定す

ることで，高速化を図っている[89-91]．処理の概略の流れを図 5.11 に示す．最

初に，小型 3 次元センサで得られた距離データから，それを 1/2，1/4，1/8 に間

引いた多重解像度データを生成する．次に，各解像度のデータに対して，形状

に特徴が認められる領域を選択する．処理時間は選択領域に含まれるデータ点

数に依存するため，低解像度では大きな領域を選択し，高解像度では小さな領

域を選択するようにする．1/8 に間引いた解像度データから M-ICP 照合処理を開

始し，終了（収束）条件を満たせば，次の解像度データの処理へと移行してい

く．各階層処理では照合領域選択処理で選択した部分だけについて照合を行う

ようにする．こうして低解像度の縮小データから高解像度のデータへと順次処

理を行っていく．最初に荒いデータで大まかな位置合わせを実施し，その後，

詳細なデータで細かな微修正を行っていくというイメージである．なお，ある

階層での処理は，前階層までで求めた各階層の位置姿勢変換パラメータを結合

した統合変換パラメータにより移動したデータを使うため，各階層での初期値

がすでに正解付近に近づいており，迅速に収束する事が期待できる． 
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N 個の形状特徴部分選択 

多重解像度データ生成 

初期解像度を設定 

M-ICP 照合（収束判定） 

最終解像度

YE NO

次の解像度 

照合結果  
図 5.11 HM-ICP アルゴリズムのフローチャート 

Fig.5.11 Flow chart of HM-ICP algorithm 
 

５．２．２．７ 実験条件 

 3 次元センサを搭載したロボットアームを既知の値(オフセット)で動かすこと

でマネキンファントムが相対的に動いたものと考え，移動前と移動後の既知の

ずれ量と自動位置決め計算結果を比較した．移動前後で，多視点からマネキン

ファントムの表面形状の 3 次元データを計測し，事前に実施済みのキャリブレ

ーション結果に基づき多視点データを統合した．移動前の基準（参照）データ

と移動後の位置決めデータを用い，3 次元データ間の照合を行うことで位置決め

性能を評価し，撮影視点数（照合領域数）と計測精度の関係について検討した． 

実験環境を図 5.12 に示す．各軸の設定は図 5.12 (a)となっており，ロボットア

ームの手先に取り付けた 3 次元センサとマネキンファントムとの撮影距離(レン

ジ)は概ね 500mm である．図 5.12 (b)では体幹部における撮影位置の関係を示し

ており，計 9 視点からの計測を行った． 

S
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⑤
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⑧
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(a) (b)

 

図 5.12 (a)実験条件，(b)撮影位置 

Fig.5.12 (a) Experimental conditions, (b) Each measurement positions 

 

照合アルゴリズムの精度評価を行うため，表 5.3 に示す各移動条件を設定して

距離誤差を測定した．移動条件は，単軸移動条件として，回転だけ（1～3），並

進だけ（10～15），さらに複合移動条件として並進と回転の組合せ（4～9）の 15

通りを設定した． 
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表 5.3 移動条件(単位：並進(mm)，回転(度)) 

Tab.5.3 Moving conditions ( Unit : Translation (mm), Rotation (deg) ) 

Conditons x y z rx ry rz
1 0 0 0 -5 0 0
2 0 0 0 0 -5 0
3 0 0 0 0 0 -5
4 -5 -5 -5 -5 0 0
5 -5 -5 -5 0 -5 0
6 -5 -5 -5 0 0 -5
7 -10 -10 -10 -5 0 0
8 -10 -10 -10 0 -5 0
9 -10 -10 -10 0 0 -5

10 -10 0 0 0 0 0
11 10 0 0 0 0 0
12 0 -10 0 0 0 0
13 0 10 0 0 0 0
14 0 0 -10 0 0 0
15 0 0 10 0 0 0  

 

図 5.13 に頭頸部（撮影視点数 3 視点），体幹部（撮影視点数 9 視点）の計測デ

ータのサンプルを示す．(a)の矢印は撮影方向を表す．複数視点からのデータが

統合されて計測領域のつなぎ目においても段差なく計測できていることがわか

る． 

 
(a) (b)

 

図 5.13 計測データサンプル (a)頭頸部，(b)体幹部 

Fig.5.13 Measurement data samples (a) Head & Neck, (b) Body 
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以降の実験結果のグラフでは，評価の基準となる座標点を定め，照合アルゴ

リズムによる位置決め移動量を算出し，真値との残差を距離誤差として示して

いる．評価の基準となる座標点として，図 5.14 のように仮想の治療部位（赤丸）

を想定し，比較評価することとした． 

 

(a) (c)(b)

 

 図 5.14 評価の基準となる座標点  

(ａ) 頭頸部アイソセンタ（X=20、Y=200、Z=100），(ｂ) 座標系原点（X=0、Y=0、

Z=0），(ｃ) 体幹部アイソセンタ（X=20、Y=-100、Z=100） 

Fig.5.14 Standard points for evaluation 

(a) Isocentre of head & neck（X=20、Y=200、Z=100） 

(b) Origin of coordinate（X=0、Y=0、Z=0） 

(c) Isocentre of body（X=20、Y=-100、Z=100） 

 

3 次元センサの計測データ点数は約 30 万点であり，9 視点全てのデータを使

うと 270 万点となる．270 万点対 270 万点の ICP 照合計算は，今回用いた PC ス

ペックでは，現実的な計算時間で処理を行うことができない．そこで，データ

を CCD カメラの画像に合わせて，縦 1/4・横 1/4 に間引いたものを解像度 1/4，

縦 1/8・横 1/8 を解像度 1/8 と定義し，解像度と精度の関係を調べた．解像度 1/4

の場合はデータ点数としては 1/16 に，解像度 1/8 は 1/64 に間引きされることに

なる．解像度 1/16，解像度 1/32 の場合も同様に定義した．基準データ，位置決

めデータとも同一の解像度とした． 

次に，体幹部で位置決めに必要となる視点を決定するために，図 5.12（ｂ）

の 9 視点から一部の視点を抽出し，抽出した視点だけを使って位置決め計算を
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実施した．実験条件としては表 5.3 の回転だけ（1～3），並進だけ（10～15）の

単軸移動条件 9 条件である．9 視点の全ての組み合わせである 511（=29-1）パタ

ーンを生成し照合を行った．この 511 パターンの構成を表 5.4 に示す．基準デー

タ，位置決めデータとも同一の解像度 1/4 を用いた． 

頭頸部の場合，体幹部よりもサイズが小さいため，1 つの撮影視点で大部分の

領域をカバーする．そこで，図 5.15 に示す頭頸部の真正面から撮影した 1 つの

視点内を①～⑨の領域に分割した照合領域を用いて，1 つの照合領域を体幹部の

1 つの視点に見立てて，照合領域数と測定精度の評価を行った．体幹部と同様に，

9 照合領域の全ての組み合わせである表 5.4 の 511（=29-1）パターンを生成し照

合を行った．体幹部に合わせて 1/4 解像度の基準データ，位置決めデータを用い

て距離誤差を求めた．体幹部を 9 個の撮影視点（9 個の照合領域）で実験し，頭

頸部の真正面の１つの撮影視点内を 9 個の領域に分割し，9 個の照合領域で実験

したことになる．体幹部と頭頚部とで，２つのスケールはそれぞれ異なるが，

それぞれ 9 個の照合領域で実験したのは，体幹部，頭頚部といった部位の違い

による影響を検討するためである． 

 

表 5.4 視点数とパターン数 

Tab.5.4 Number of view points and patterns 

Number of view points Number of patterns

1 9 

2 36 

3 84 

4 126 

5 126 

6 84 

7 36 

8 9 

9 1 
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① ② ③

④ ⑤ ⑥

⑦ ⑧ ⑨

 

図 5.15 照合領域 

Fig.5.15 Registration areas 

 

５．２．２．８ 結果 

体幹部の 9 視点の全てを位置決め計算に使った場合の結果を図 5.16 に示す．

単軸移動条件である回転だけ（1～3），並進だけ（10～15）の各結果に対してよ

りも，複合移動条件である並進と回転の組合せ（4～9）において誤差が大きく

なった． 

図 5.16 では画像解像度と測定精度の結果も示す．解像度 1/4 が全ての条件で

5mm 以下となった（平均誤差 2.4mm）．解像度 1/8 では，いくつかの条件で誤差

が 5mm を超えるようになった．解像度 1/16，解像度 1/32 では，多くの条件で誤

差が 5mm を超えた．3 次元センサの水平分機能が 0.3mm であるため，解像度 1/4

の場合の水平分解能は 1.2mm，解像度 1/8 は 2.4mm，解像度 1/16 は 4.8mm，解

像度 1/32 は 9.6mm となる． 
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図 5.16 解像度別の誤差評価結果 

Fig.5.16 Errors in different resolutions 

 

解像度 1/4 での各移動条件の処理時間は 77～1310 秒(平均 833 秒)であった．

各解像度での処理時間の平均値を表 5.5 に示す． 

 

表 5.5 体幹部処理時間 

Tab.5.5 Processing time of body part 

Resolution Mean processing time
(sec)

1/32 0.55
1/16 4.16
1/8 70.86
1/4 832.97  

 

9 視点の全ての組み合わせの内，体幹部で単軸移動条件の誤差の総和が小さい

順に照合パターンを並び替えた．誤差の総和を 9 条件で割った平均誤差と視点

数との関係を図 5.17 に示した．位置決め精度の限界は 2.4mm 程度であり，平均

誤差が小さい程，視点数が多く，平均誤差の増大とともに視点数が減少してい
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く傾向にある．図 5.17 には，横軸の当該パターンまでに 5 視点のパターンの出

現した割合，6 視点の割合，7 視点の割合，8 視点の割合も示した．誤差が 3mm

以下になるのは 511 パターンの内，119 パターンとなった．5 視点以上の組み合

わせがほとんどであり，視点ごとに表 5.6 のような結果となった．1～3 視点は

存在しない．少ない視点数でも位置決め可能な組み合わせもあるが，実現パタ

ーンの割合から考えると，誤差を 3mm 以下にするには 8 視点以上，つまり，ほ

ぼ体表面全体を使う必要があることがわかる．位置決め精度の実力値としては 8

視点で実現できる 3mm 程度となることがわかった． 
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図 5.17 視点（照合領域）の絞り込み結果（平均誤差と視点数） 

Fig.5.17 Sortting result of view points patterns by the sum of errors (mean error and 

number of view points) 
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表 5.6 誤差が 3mm 以下のパターン数 

Tab.5.6 Number of patterns with the error less than 3 mm 

Number of view points Number of patterns

1 0％（0/9） 

2 0％（0/36） 

3 0％（0/84） 

4 7.1％（9/126） 

5 23.8％（30/126）

6 52.4%（44/84） 

7 72.2%（26/36） 

8 100%（9/9） 

9 100（1/1） 

 

頭頸部の場合で，各評価条件の誤差の総和が小さい順に照合パターンを並び

替えた．単軸移動条件の誤差の総和を 9 条件で割った平均誤差と照合領域数と

の関係を図 5.18 に示した．位置決め精度の限界は 1.0mm 程度であり，平均誤差

が小さい程，照合領域数が多く，平均誤差の増大とともに照合領域数が減少し

ていく傾向にある．図 5.18 には，横軸の当該パターンまでに 5 照合領域のパタ

ーンの出現した割合，6 照合領域の割合，7 照合領域の割合，8 照合領域の割合

も示した．誤差が 1.5mm 以下になるのは 511 パターンの内，159 パターンとな

った．5 照合領域以上の組み合わせがほとんどであり，視点ごとに表 5.7 のよう

な結果となった．1～2 照合領域は存在しない．少ない照合領域数でも位置決め

可能な組み合わせもあるが，実現パターンの割合から考えると，誤差を 1.5ｍｍ

以下にするには 8 照合領域以上，つまり，ほぼ 1 視点全体を使う必要があるこ

とがわかる．位置決め精度の実力値としては 8 照合領域で実現できる 1.5mm 程

度となることがわかった． 
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図 5.18 照合領域実験の結果（平均誤差と照合視点数) 

Fig.5.18 Sortting result of registration area’s patterns by the sum of errors (mean error 

and number of view points) 

 

表 5.7 誤差が 1.5mm 以下のパターン数 

Tab.5.7 Number of patterns with the error less than 1.5 mm 

Matching reasions Patterns 

1 0％（0/9） 

2 0％（0/36） 

3 4.8％（4/84） 

4 16.7％（21/126）

5 37.3％（47/126）

6 58.3%（49/84） 

7 77.8%（28/36） 

8 100%（9/9） 

9 100%（1/1） 
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表 5.5 のように処理時間が掛かるという問題に対して，階層化処理と領域選択

処理を追加した[89-91]．頭頸部と体幹部のそれぞれについて X 方向に 5mm，XY

方向に各々5mm，XYZ 方向に各々5mm 動かした場合の結果を表 5.8 に示した．

照合のための形状特徴部分として，頭頸部に関しては，目尻，鼻梁，口元など

を選択した．体幹部に関しては，距離データの変化の激しい部分（肩や体側な

ど）を選択するようにした．照合時間は頭で 30 秒程度，体幹部で 5～10 秒程度

となった．各軸あたりの誤差は最悪値で 1.6mm となり，精度を維持しつつ，処

理時間の短縮を図ることができた． 

 

表 5.8 階層化処理と領域選択処理を追加した結果 

Tab.5.8 Results of Hierarchical process and region selection process 

対象 条件（移動量mm） ⊿X(誤差X軸) ⊿Y（誤差Y軸） ⊿Z（誤差Z軸） 誤差（距 照合時間（秒）
頭 X=5 -0.1 0.1 0.1 0.1 30.4
頭 X=5,Y=5 -0.2 -0.1 0.6 0.6 29.7
頭 X=5,Y=5,Z=5 -0.4 -0.1 -0.3 0.5 28.5
体幹部 X=5 -0.4 0.1 -0.2 0.5 7.8
体幹部 X=5,Y=5 -1.0 -1.1 1.0 1.7 9.8
体幹部 X=5,Y=5,Z=5 -0.8 -1.6 0.9 1.9 4.5  
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５．２．２．９ 考察 

本節では，呼吸安定化の下で，人体全体の大局的位置照合を検討した．呼吸

が安定化しているため，体表変動も安定化しているという前提の下，体表変動

の動きを予測しながら光学的に人体表面形状の計測を実施することを想定した．

固定具を使わない方式なので，患者の負荷を低減することができ，開発した自

動照合アルゴリズムにより術者の負荷を低減することも可能である．大局的位

置照合では，治療時の人体表面を治療計画時の人体表面（目標状態）に合わせ

る必要がある．本節で提案した方法では，制御器側の自動照合フィードバック

制御を用いると伴に，人間側の強制引き込みを用いた生体情報誘導により制御

器側で修正しきれない人体の捩れや非剛体的変形を取り除くことができるとい

う特徴もある． 

呼吸に伴う体表の動きについて考察する．現在の小型 3 次元センサの仕様で

はリアルタイムの計測に対応していないため，呼吸に同期した撮影を行うこと

ができない．対策として，小型 3 次元センサのパターン投影枚数を削減するこ

とで，計測時間を現在の 0.7 秒から 0.1 秒程度に改善できる．これにより，リア

ルタイムに体表面データを計測し，呼吸に伴う体表面の動きに同期した撮影を

行うことができる．体表変動の影響を受けない位置決めを行うためには，呼吸

性運動の安定化の下で同期を取って大局的位置照合を実施する必要があるため，

今後のシステム開発においては 3 次元センサの撮影速度の高速化は必須の要件

である．また，3 次元センサの高速撮影が実現すれば，体表面をマーカの 1 点で

計測するのではなく，多点で計測することで，第 4 章の運動リズムの安定化で

使ったフィードバック信号と腫瘍位置そのものの相関精度を高めることができ

る可能性もある． 

既存の光学的位置決め方式は，体表面上の特定の点を使うか，特定の方向か

ら撮影した画像を使ったものであり，回転ずれに弱いという弱点があった．ま

た，少数の点と点の位置合わせであるため，体位の非剛体的な変形や捩れなど

の影響を直接的に受け易いという問題もあった．提案した体表面全体の 3 次元

形状を使った位置決めでは，体表面全体を使うことで，回転ずれに強く，局所

的な変形に対するロバスト性が向上するという特徴がある．マネキンファント

ムを使った試験において，回転条件や並進と回転を組み合わせた複合条件でも

位置決めできたことから，回転移動で発生する誤差を取り除くことができた．
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但し，本節の結果は，剛体であるマネキンファントムを対象とした結果であり，

今後の評価では，局所的な変形を伴う実際の人体で位置ずれを補正できるか否

かを検証していく必要がある． 

画像解像度と照合精度の評価では，画像解像度が低くなると照合精度が悪化

することが確認できた．また，頭頸部，体幹部のいずれの場合でも，全体的な

領域がないと位置決め精度が出ない．ICP 法，M-ICP 法に共通だが，膨大な組み

合わせ計算のために処理時間が長いという問題がある．今回のケースでも，解

像度 1/4 でも処理時間が膨大に掛かっているが，階層化処理と領域選択処理を組

み合わせた高速化手法を適用することで精度を維持したまま処理時間の短縮を

図れる可能性を示した．階層化処理では，各解像度のデータに対して，形状に

特徴が認められる領域を選択する．処理時間は選択領域に含まれるデータ点数

に依存するため，低解像度では大きな領域を選択し，高解像度では小さな領域

を選択するようにすると効果的であった． 

 

５．２．２．１０ まとめ 

呼吸安定化の下で，体表変動も安定化することを利用し，大局的位置照合の

高精度化を検討した．距離計測用の小型レンジファインダをロボットアームに

搭載したシステムを構築し，光学的に多視点から体表面の形状を計測し，独自

のキャリブレーション方式で統合した体表面の 3 次元データを使って位置決め

を行う手法を提案した．3 次元データ群の最適な位置姿勢変換パラメータを推定

する ICP 法をベースに，ロバスト性と高速性を向上させた位置決めアルゴリズ

ムを開発した．レーザポインタのような点ではなく，面で合わせることで患者

体位（姿勢）の修正が正確にできる．上半身のマネキンファントムを使用した

位置決め評価で，回転，並進を含む様々な移動条件で評価した結果，頭頸部で

は誤差 1.5mm，体幹部では誤差 3.0mm となった．通常皮膚マークで合わせただ

けでは 10mm 程度ずれることもあるため，本提案が放射線治療の位置決め方式

とし，適用検討が可能なレベル[92][93]に達していることが確認できた． 

提案した位置決め手法は，固定具で患者を固めないため，患者に負荷を強い

ることがない．術者や患者がずれを目視で確認しながら，体の一部を動かした

り，捩れを取り除いたりすることができる．自動照合アルゴリズムは治療計画

時の体表面と治療時の体表面との距離を評価関数として最小となるように最適
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化する手法である．手動によるずれの補正と自動照合アルゴリズムとを組み合

わせることで，位置決め作業時間の短縮効果が期待できる． 

 



 61

５．２．３ 超音波を使った局所的照合 

５．２．３．１ 概要 

体表面で大局的位置合わせが完了した後に，がん腫瘍を合わせるために局所

的な位置合わせを行う．超音波を使って体表からがん腫瘍の位置を直接的に計

測するシステムを構築した．がん腫瘍をアイソセンタに局所的に正確に位置決

めすることが可能で，かつ，がん腫瘍に呼吸性の動きがある場合には追跡する

こともできる．このシステムを使って，本項では体表面変位センサで得られる

間接的な呼吸情報と 3 次元超音波画像で観察される臓器運動との関係について

検討した．第 4 章で述べた呼吸波形（体表変動）を安定化させた下で，臓器運

動そのものを局所的に位置合わせすることを想定し，呼吸が安定化している状

態で臓器運動も安定化しているかどうかを検証した．DTW（Dynamic Time 

Warping）アルゴリズムで，呼吸が模擬的に安定化した状態を構築し，呼吸安定

化時の臓器運動量を評価した．さらに，実際に相互引き込みで呼吸が安定化し

た状態で臓器運動量を評価した．超音波は放射線被ばくがなく非侵襲的に臓器

運動の長時間計測が可能であり，体表と内部の臓器運動の相関関係の経時的な

変化の検討に有効である[94-104]． 

 

５．２．３．２ 大局的情報と局所的情報の関係 

呼吸同期照射では，照射中に患者の呼吸遷移を計測し，通常は呼気のタイミ

ングに合わせて，間欠的にビームを照射する．これによってがん腫瘍だけに線

量を集中し正常組織への不要線量を抑えることが可能になる．照射中の呼吸計

測では，患者への負荷や不快感が少ないこと，セットアップが簡便で安定な呼

吸波形が得られること，照射装置およびビームとの干渉がないことなどを考慮

して，胸腹部体表面に貼り付けたマーカ変位をカメラなどで計測する間接的手

法が用いられることが多い．しかし，この手法ではがん腫瘍の呼吸性運動を直

接計測しているわけではないため，呼吸波形（体表面の変位）から臓器運動を

推定していることとなり，体表面の大局的情報と体内の局所的情報の相関関係

の精度や治療の都度の再現性が課題となる． 

これに対し，より直接的な計測方法として，がん腫瘍の近傍に金属マーカを

埋め込み，ビーム照射中に 2 方向から X 線透視画像を撮影して金属マーカの 3

次元的な動きを追跡する方法がある[105-111]．この方法は体内の運動を直接的に



 62

モニタしマーカ位置を高精度で検出できるが，計測に伴う X 線被ばく（2 次発

がんの可能性）や体内にマーカを埋め込む際の侵襲性が問題となる． 

このような背景の下で，呼吸同期照射の妥当性評価のため，体内に埋め込ん

だ金属マーカと体表マーカとの相関や体内の横隔膜の動きと体表マーカとの相

関を計測した事例がある．Ionascu らは金属マーカと体表マーカとの振幅差が背

腹方向で大きく，最大 5mm と報告している[1]．Gierga らは体表マーカの同一振

幅に対して，金属マーカの振幅は 2～9mm ばらつくと報告している[2]．Mageras

らは同一体表マーカ位置に対する横隔膜位置が 5mm程度ばらつくデータを示し

ている[3][4]．また，実際の臨床では，1 回の照射時間に数分から 10 分以上掛り，

この間に呼吸波形の基線変動が観察される場合がある．しかしこのような体表

面の基線変動が実際の呼吸性の臓器運動とどのような関係にあるかの検討はほ

とんどなく，また臨床的には個々の患者条件において，呼吸波形とがん腫瘍位

置変動の相関をどう評価できるかが重要になる． 

 

５．２．３．３ 超音波システム構成 

臓器運動（体表からがん腫瘍）を局所的に計測するための手法として，超音

波システムを構築した．ハンドフリーアームの先端に超音波プローブを装着し

体表面に固定して肝臓運動を計測した．第 4 章で使った PSD カメラにより体表

面上の LED マーカの上下運動を計測し，同期して記録する． 

 図 5.19 に測定システムの概観を示す．システムは，ハンドフリーアームと，

それに固定した超音波プローブを有する 3 次元超音波診断装置（Philips，iU22），

体表面変位計測用 PSD（Position Sensitive Detector）センサ（PS-1100；豊中研究

所）[52]，体表面貼付用 LED（Light Emitting Diode），デジタルビデオレコーダ

とビデオキャプチャ用 PC（Personal Computer）から構成される． 
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図 5.19 測定装置の概観 

Fig.5.19 View of measurement device 

 

PSD センサは，スポット状の光の位置を検出する光学式の半導体位置検出素

子であり，胸腹部体表面に貼り付けた LED の位置を計測する．フォトダイオー

ドのような構造で大型であり，スポット光を与えると電荷が発生し，発生した

電荷が両端の電極に到達する．電極に到達する電荷量はスポットの位置から電

極までの距離に反比例する性質を利用して，カメラレンズ系と組み合わせて位

置計測を行う[52]．１台の PSD センサで 2 次元の出力が得られるが，本研究で

は，胸腹部体表面に貼り付けた LED 位置を計測し，主に背腹方向の動きの 1 次

元成分を呼吸波形として取り扱った． 

同時に，3 次元超音波診断装置で肝臓運動の実時間撮影をした．本装置により

ボリュームデータの撮影は可能であるが，装置の仕様上，ボリュームデータを

実時間に装置の外部出力から取り出すことができなかったため，今回の計測で

は，装置で設定した直交 2 断面の画像を撮影し，デジタルビデオレコーダで記

録した．図 5.20 に医師により撮影された健常被験者の肝臓の直交 2 断面画像の

1 例を示す．肝臓，右腎，右肝静脈などがうつっている． 
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図 5.20 直交 2 断面画像の１例 

Fig.5.20 An example of two orthogonal images 

 

呼吸波形と超音波画像との同期を取るために，超音波画像の記録の際，PSD

センサ出力を超音波画像上に重畳表示した．図 5.20 の矢印①で示した波形が超

音波画像上にインポーズされた PSD センサの呼吸波形である． 

健常被験者の約 4 分間の体表変動と肝臓運動を同時に記録した．本実験はヘ

ルシンキ宣言に則り被験者からインフォームドコンセントを得た上で実施した．

図 5.21（a）は，毎フレームごとに超音波画像上に重畳した PSD センサの呼吸波

形の先端座標をトレースして求めた呼吸波形である．横軸はフレーム番号であ

り，縦軸は重畳画像上座標系のスケールで求めた呼吸波形の振幅である．また，

呼吸波形のサンプリング周波数は，PSD センサ出力を超音波画像へ重畳したこ

とにより，ビデオフレームレートと同一の 30Hz とした． 

 



 65

0 1000 2000 3000 4000 5000 6000 7000 8000
200

250

300

350

400

Time（frame）

R
e
sp

ir
at

o
ry

 a
m

pl
it
u
de

（
pi

xe
l）

0 1000 2000 3000 4000 5000 6000 7000 8000
235

240

245

250

255

Time（frame）

B
lo

o
d 

ve
ss

e
l p

o
si

ti
o
n

（
pi

xe
l）

（a）

（b）
153.09

150.09

147.09

144.09

141.09

(mm)

 
図 5.21 (a)呼吸波形，(b)血管位置 

Fig.5.21 (a) Respiratory wave, (b) Blood vessel position 

 

次に，呼吸波形から吸気相終末（呼吸トップ）と呼気相終末（呼吸ボトム）

を検出し，呼吸波形を正規化（直流成分カット，平均振幅を１に調整）した．

具体的な手順を図 5.22 の模式図で説明する．図 5.22(a)の生データに対して，バ

ンドパスフィルタを適用し，直流成分をカットしたものが図 5.22(b)である．図

5.22(b)のデータに対して，ゼロクロスを求め，隣接ゼロクロス間の最大値，最小

値を，それぞれおおよその山と谷の位置とした．図 5.22(a)の生データに対して，

図 5.22(b)で求めた谷－谷の区間の最大値を吸気相終末（呼吸トップ）とし，同

様に，山－山の区間の最小値を呼気相終末（呼吸ボトム）として求めた．次に，

呼吸ボトムから呼吸トップを振幅とし，平均振幅が１となるように規格化し，

その後，直流成分をカットした．正規化後，呼吸トップから次の呼吸トップを

周期として，切り出した各呼吸周期波形を，線形補間により１周期当たりのデ

ータ点数が 360 個とし，位相軸上でのデータと見なした．そして，位相軸上で

平均波形を作成し，元の呼吸波形の平均周期（図 5.21(a)のデータでは 3.4 秒）で，
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位相軸から時間軸に戻す処理を施した．サンプリング周波数 30Hz のためデータ

点数が 102 個となる．この波形を以後の DTW（Dynamic Time Warping）用のリ

ファレンス波形とした（図 5.23）．図 5.23 の縦軸は正規化後の呼吸振幅を表し任

意単位である． 

 

Mountain

Valley

（a）

（b）

End of inspiration (top)

End of expiration (bottom)

Zero cross

(flame)

(flame)

(pixel)

(pixel)

図 5.22 呼気相終末と吸気相終末の検出方法 (a)生データ, (b)フィルタ処理後の 

データ 

Fig.5.22 Detection method for expiration end and inspiration end (a)Raw data, 

(b)Filtering data 
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図 5.23 平均呼吸周期波形（DTW 用リファレンス波形） 

Fig.5.23 Averaged respiratory cycle wave (reference wave for DTW) 

 

５．２．３．４ 追跡アルゴリズム 

 テンプレートマッチングにより ROI（Region of Interest）領域を追跡する方法

と横隔膜の動きを計測する方法を適用する．ROI 領域を追跡する方法では，撮

影断面内で消失することなく安定してうつっている血管に着目し追跡する．横

隔膜の動きを計測する方法では，横隔膜に直交する評価軸を設定し，評価軸上

の輝度値の最も高い場所を追跡する．横隔膜はほかの臓器と比較して輝度値が

高いという特徴がある． 

テンプレートマッチングを用いた臓器運動の抽出について述べる．テンプレ

ート（関心領域） { })1(,),1(),0( −= Naaaa ・・・ を設定の上，処理対象フレームの

探索領域内の領域 { })1(,),1(),0( −= Nbbbb ・・・ で式（5-17）の正規化相互相関値 ρ

を計算する． )(ia ， )(ib は関心領域内の画素に割り当てられた輝度値である．探

索領域内で水平方向，垂直方向に 1pixel ずつ領域bをラスタスキャン状に動かす

ことで異なる位置でも ρ を計算し，正規化相互相関値が最大値となる場所を追

跡していく．N は a内とb内に含まれる画素の数，A は a内の平均輝度，Bはb内

の平均輝度を表す．放射線治療では，臓器全体の動きも重要であるが，がん腫

瘍近傍の治療ターゲットの動きそのものを追跡することがより重要な問題であ

る．超音波診断装置で設定した直交 2 断面画像の一方の画像面内に連続して現
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れる微小血管をターゲット（制御点）と見立てて解析対象とした．図 5.20 の矢

印②で示した血管（肝臓Ｓ６，門脈後下枝）に着目し，最初の取得フレームで

図 5.24 のようなテンプレートを設定の上，次フレーム以降にテンプレートマッ

チングを適用し，図 5.21(b)の波形を得た．追跡時の変動幅を比較した場合に，

図 5.20 で示す画像の水平方向の変動が垂直方向の変動に対して大きかったため，

以後，水平方向を対象に解析を進めた．図 5.21(b)の縦軸は解析対象とした直交 2

断面画像の画像面内の水平座標（pixel）を表す．超音波ファントム（GAMMEX，

403GS）でキャリブレーションを行い，16.66(pixel)=10(mm)相当であることを確

認した．PSD センサの主な変位方向は背腹方向，矢印②で示した血管の変位方

向は体軸方向に対応している． 
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５．２．３．５ DTW（Dynamic Time Warping） 

 体表変動と臓器運動との相関は，先行文献からある程度高いことが予想され

たが，数mmから cmオーダーのばらつきを持ち，精度的には改善の余地がある．

そこで，単なる両者の関係を検討するだけではなく，体表変動から臓器運動を

推定する方式の高精度化についても検討した．音声認識の分野で古くから使わ

れている DTW[112-114]によって振幅と位相の両方を考慮した対応付けを行う場

合と，振幅ゲーティング，位相ゲーティングを単独で使う場合とで比較検討し

た． 

DTW を呼吸周期波形に適用し，波形間の距離尺度により呼吸周期波形の非線

形対応付けを行い，対応付けた各位相における超音波画像の移動変位量（血管

移動量）を分析した．具体的な処理の流れを説明する．最適経路は部分最適経

路を含まなくてはならないという最適性原理に基づき，決定すべき N 個（サン

プリング点数）の最適な対応付けを順次行うことによって問題全体の最適解を

模索する．図 5.25(a)のように，リファレンスとなる呼吸周期波形（標準パター

ン）を縦軸に，解析対象となる呼吸周期波形（入力パターン）を横軸にとり，

縦軸と横軸の交点をサンプリング点の対応付けによる非類似度とするマトリッ
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クスを生成する．非類似度は対応する入力パターンと標準パターンのサンプリ

ング点の振幅値の残差（絶対値）で表す．図 5.25(b)のように，マトリックスの

スタートとゴールを定義し，スタートからゴールへ，各交点へ割り当てた数値

（コスト）の和が最小となるような最適経路（その交点までの総和）を求める．

ゴールの時の総和が入力パターンと標準パターンの非類似度となる．図 5.25(c)

のように，ゴールからスタートへ，各交点へ割り当てた数値（コスト）の総和

が小さい交点をたどって最適経路を決定していく．これをトレースバックと呼

ぶ．トレースバックによって入力パターン（各呼吸周期波形）のある点（位相）

が標準パターン（リファレンス呼吸周期波形）のどの点（位相）に対応してい

るかを決定する． 

 

 

図 5.24 血管のテンプレート（拡大したもの） 

Fig.5.24 Template of blood vessel (expanding image) 
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図 5.25(a) DTW の原理（コストの割り当て） 

Fig.5.25 (a) Principle of DTW (allocation of cost) 
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図 5.25(b) DTW の原理（最適経路の割り当て） 

Fig.5.25 (b) Principle of DTW (allocation of optimal path) 
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図 5.25(c) DTW の原理（トレースバック） 

Fig.5.25(c) Principle of DTW (trace back) 
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５．２．３．６ 結果 

図 5.26（c）のように超音波画像に対して関心領域を設定し，超音波画像相関

値変化から経時的な安定性評価を行った．関心領域は固定であり，最初のフレ

ームをテンプレートとし、次フレーム以降との間で正規化相互相関値を計算し

た．放射線治療では最初に位置決めがあり，その状態を維持しなければならな

い．被験者の位置決めが完了した状態をリファレンスとして，最初のフレーム

にテンプレートを設定し，それに対するずれを相関値として求めることを想定

した．図 5.26(a)は図 5.21(a)と同じ呼吸波形を、図 5.26(b)は正規化相互相関値の

変化を示しており，時間の経過とともに，相関値が下がっていく傾向にあった．

関心領域の場所を変更した場合でも、この傾向は変わらなかった． 
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図 5.26 超音波画像相関値の時系列変化(a)呼吸波形，(b)正規化相互相関値，(c)

テンプレート 

Fig.5.26 Trend of the change of ultrasound image correlation values 

(a)Respiratory wave 

(b)Normalized cross correlation (NCC) value 

(c)Template (Region of interest) 
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図 5.27 DTW の適用例 

Fig.5.27 An example of applying DTW 

 

 切り出した各呼吸周期波形に対して，DTW を適用した処理結果の一例を示す

（図 5.27）．トレースバックによって入力パターン（各呼吸周期波形）のある点

（位相）が標準パターン（リファレンス呼吸周期波形）のどの点（位相）に対

応しているかが決定する．テンプレート（Template）の 400 フレーム付近の値に，

入力（INPUT）が比較的長く滞留し 1 点に対応付けられているが，これは，入

力値がテンプレート値を連続的に下回り，振幅値による対応付けができなくな

った状態を示している．DTW は振幅が合うように位相をシフトしていくが，そ

もそも振幅レベルが異なり合わない場合には，振幅が歩み寄らない歪みとなる． 

 次に，各呼吸周期波形に対して，１呼吸周期を構成するデータ点数が 360 個

となるように線形補間処理し，位相軸上でのデータと見なし，重ねて描画した

ものを図 5.28（a）に示す．図 5.28（a）中の縦の矢印①のように位相を合わせよ

うとすると振幅がずれ，図 5.28（a）中の横の矢印②のように振幅を合わせよう

とすると位相がずれることがわかる．これに対して，リファレンス呼吸周期波
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形と各呼吸周期波形の DTW 後に，DTW で対応付けた位相と振幅の関係を重ね

て描画したものを図 5.28（b）に示す．図 5.28（b）中の矢印で示した吸気相終

末，呼気相終末，途中の一部の位相で，DTW の際に振幅が歩み寄らない歪みが

でてしまっているが，振幅と位相の両面からデータが揃い，同一位相に対して

振幅も合い，同一振幅に対して位相も合う．図 5.28（a），図 5.28（b）とも，全

区間（7224 フレーム相当）から切り出した波形を重ねてプロットしている． 
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図 5.28 各呼吸周期波形の重畳表示 (a)位相対振幅，(b)DTW 後の位相対振幅 

Fig.5.28 Overlay display of each respiratory cycle wave 

(a)Phase vs. amplitude. 

(b)Phase after DTW vs. amplitude. 

 

次に，体表面情報である呼吸波形と体内情報である血管位置との関係につい

て示す．呼吸波形の同一振幅値に対する血管位置の分布を図 5.29（a）に，呼吸

波形の同一位相値に対する血管位置の分布を図 5.29（b）に，DTW 後の呼吸波

形の同一位相値に対する血管位置の分布を図 5.29（c）に示す．ばらつきを比較

するため，各振幅，各位相での平均値と標準偏差を求め，平均値および標準偏

差の範囲を描画した．表 5.9 には，（a）（b）（c）における各振幅，各位相での標

DTW
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準偏差の平均値をまとめた．表 5.10 には，（a）（b）（c）における各振幅，各位

相での血管位置の分布範囲（最大血管位置－最小血管位置）の平均値をまとめ

た．表 5.9，表 5.10 での標準偏差や分布範囲の平均値を計算する際，全体区間

7224 フレームで計算したもの，図 5.26 の相関値が前半と後半で変化することに

合わせて，解析区間を区間１（1～3000 フレーム目）と区間２（3000～7000 フ

レーム目）の 2 つに分けて計算したもの，さらに，呼吸のボトムからトップま

での区間を吸気相，トップからボトムまでの区間を呼気相として，呼吸位相ご

とに計算したものを示している．振幅対血管位置，位相対血管位置において，

全区間の振幅の平均値が約 4mm となっており先行研究[1-4]とほぼ同等の結果で

あった．一方，DTW 後の位相対血管位置では，振幅が 2.5mm，標準偏差も小さ

くなることから，DTW によって呼吸周期波形と血管位置との対応付けの精度が

向上することがわかる．また，位相対血管位置では超音波画像相関値の異なる

区間１と区間２に区間を分けることで，全区間の結果より値が減少し，振幅対

血管位置では吸気相と呼気相で分けることで，全区間の結果より値が減少した． 
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図 5.29 血管位置の分布 

(a)振幅，(b)位相，(c)DTW 後の位相の比較 

Fig.5.29 Distribution of blood vessel positions 

(a) amplitude, (b) phase, and (c) phase after DTW 

DTW
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表 5.9 血管位置の分布（平均標準偏差：（pixel（mm））） 

Tab.5.9 Distribution of blood vessel positions(averaged standard deviation:(pixel(mm))) 

 Averaged standard 

deviation of blood 

vessel position 

in case of (a) 

Averaged standard 

deviation of blood 

vessel position 

in case of (b) 

Averaged standard 

deviation of blood 

vessel positon 

in case of (c) 

All period 1.72 (1.03) 1.79 (1.07) 1.19 (0.71) 

Period １(1-3000) 1.72 (1.03) 1.66 (0.99) 1.02 (0.61) 

Period２

(4000-7000) 

1.60 (0.96) 1.65 (0.99) 0.99 (0.60) 

Inspiration period 1.41 (0.85) 1.72 (1.03) 1.04 (0.62) 

Expiration period 1.17 (0.70) 1.85 (1.11) 1.30 (0.78) 

 

表 5.10 血管位置の分布（平均分布範囲：（pixel（mm））） 

Tab.5.10 Distribution of blood vessel positions(averaged distribution 

range:(pixel(mm))) 

 Averaged 

amplitude of blood 

vessel position 

in case of (a) 

Averaged amplitude 

of blood vessel 

position 

in case of (b) 

Averaged amplitude 

of blood vessel 

positon 

in case of (c) 

All period 6.47 (3.88) 6.72 (4.04) 4.19 (2.52) 

Period １(1-3000) 5.83 (3.50) 4.74 (2.84) 2.84 (1.70) 

Period２

(4000-7000) 

5.41 (3.25) 4.78 (2.87) 2.73 (1.64) 

Inspiration period 5.00 (3.00) 6.38 (3.83) 3.60 (2.16) 

Expiration period 4.08 (2.45) 7.07 (4.24) 4.59 (2.76) 
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 相互引き込みによる呼吸統制時の体表変動と臓器運動の長時間の相関を調べ

た．図 5.30 に計測データの一例を示す．ボランティアの健常被験者の肝臓デー

タである．計測時間を長時間にした以外は４．３．２と同じ実験条件とした．

横隔膜を横切る評価軸を設定し，評価軸上での最大輝度値を追跡した．図 5.31

は安静（自由呼吸）セッション時のデータ（約 2 分間），音楽聴取（相互引き込

み）セッション時のデータ（区間 1～区間 4：各々約 2 分間）である．各図は体

表変動，横隔膜変動の順番で並んでいる．相互引き込みによって，呼吸が長時

間安定化していることがわかる．体表変動と向きを合わせるため横隔膜変動の

正負を反転している．データは 30frame/秒で取得した． 

 
図 5.30 横隔膜を横切る評価軸の設定 

Fig.5.30 Setting the evaluation axis crossing the diaphragm 
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図 5.31 自由呼吸下と呼吸統制時の体表変動と横隔膜変動 

Fig.5.31 Skin and diaphragm movement under free breathing and coaching 

 

 また，体表変動と横隔膜変動のパワースペクトル密度を計算した．図 5.32 の

ように安静（自由呼吸）セッション下では特定のピークを持たない分布となっ

ているが，音楽聴取（相互引き込み）セッション時（区間 2～区間 4）には引き

込み時の周波数でピークが立ち，時間経過とともにピークが緩やかにシフトし

ていくことがわかる．体表変動と横隔膜変動のスペクトル形状はほとんど同じ

であった． 
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図 5.32 体表変動（resp）と横隔膜変動（center）のパワースペクトル密度 

Fig.5.32 Power spectral Density of skin and diaphragm movement 

 

 図 5.33 には体表変動と臓器運動（横隔膜変動）の相互相関，図 5.34 には体表

変動と臓器運動（横隔膜変動）の相関プロットを示した．安静（自由呼吸）セ

ッション時のデータを（a），区間 1 の音楽聴取（相互引き込み）セッション時

のデータを（b）に示す．図 5.33 から体表変動と横隔膜変動の間にはラグ（位相

差）があり，体表変動が横隔膜変動より数百 msec 先行していることがわかった．

図 5.34 から体表変動と横隔膜変動の間にはヒステリシスがあることが確認でき

た． 



 80

-30 -20 -10 0 10 20 30
-0.5

0

0.5

1

 

 

相互相関: center1 - resp1

ラグ

体表 vs. 体内（自由呼吸）

-30 -20 -10 0 10 20 30
-0.5

0

0.5

1

 

 

相互相関: center2 - resp2

ラグ

体表 vs. 体内（区間1）

 

図 5.33 体表変動（resp）と横隔膜変動（center）の相互相関 

Fig.5.33 Cross correlation of skin and diaphragm movement 

 

(a) 

(b) 

(Frame) 

(Frame) 



 81

0.5 1 1.5
-35

-30

-25

-20

-15

-10

-5
resp1:1

ce
n
te

r1
:1

 

 

XYプロット resp1 - center1

resp1

体表 vs. 体内（自由呼吸）
R=0.9599

0.5 1 1.5
-35

-30

-25

-20

-15

-10

-5
resp2:1

c
e
n
te

r2
:1

 

 

XYプロット resp2 - center2

resp2

体表 vs. 体内（区間1）
R=0.9405

 

図 5.34 体表変動（resp）と横隔膜変動（center）の相互プロット 

Fig.5.34 Plot of skin and diaphragm movement 
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図 5.35 に別の被験者の計測データを示す．2 人の被験者で，同様の傾向を示

した．先の被験者と同様，安静（自由呼吸）セッション時のデータ（約 2 分間），

音楽聴取（相互引き込み）セッション時のデータ（区間 1～区間 4：各々約 2 分

間）である．各図は体表変動，横隔膜変動を順番に表している．相互引き込み

によって，呼吸が長時間安定化していることがわかる．体表変動と向きを合わ

せるため横隔膜変動の正負を反転している． 
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図 5.35 自由呼吸下と呼吸統制時の体表変動と横隔膜変動 

Fig.5.35 Skin and diaphragm movement under free breathing and coaching 

 

 また，図 5.36 に体表変動と横隔膜変動のパワースペクトル密度を計算した．

安静（自由呼吸）セッション下では特定のピークを持たない分布となっている

が，音楽聴取（相互引き込み）セッション時（区間 2～区間 4）には引き込み時

の周波数でピークが立ち，時間経過とともにピークが緩やかにシフトしていく

ことがわかる． 
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図 5.36 体表変動（resp）と横隔膜変動（center）のパワースペクトル密度 

Fig.5.36 Power spectral density of skin and diaphragm movement 

 

 図 5.37 には体表変動と横隔膜変動の相互相関，図 5.38 には体表変動と横隔膜

変動の相関プロットを示した．安静（自由呼吸）セッション時のデータを（a），

区間 2 の音楽聴取（相互引き込み）セッション時のデータを（b）に示す．体表

変動と横隔膜変動の間には位相差があること，先の被験者と比較して強いヒス

テリシスがあることが確認できた．相関係数は 0.8917（自由呼吸）から 0.9773

（区間 2）と呼吸統制（相互引き込み）によって向上することが確認できた． 

 



 84

-30 -20 -10 0 10 20 30

-0.4

-0.2

0

0.2

0.4

0.6

0.8

 

 

相互相関: center1 - resp1

ラグ

体表 vs. 体内（自由呼吸）

 

-30 -20 -10 0 10 20 30
-0.5

0

0.5

1

 

 

相互相関: center3 - resp3

ラグ

体表 vs. 体内（区間2）

 

図 5.37 体表変動（resp）と横隔膜変動（center）の相互相関 

Fig.5.37 Cross correlation of skin and diaphragm movement 
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図 5.38 体表変動（resp）と横隔膜変動（center）の相互プロット 

Fig.5.38 Plot of skin and diaphragm movement 
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５．２．３．７ 考察 

呼吸安定化の下で，がん腫瘍位置を合わせる局所的位置照合を検討した．超

音波で臓器運動を直接的に計測するシステムを構築し，体表変動と臓器運動を

同時に記録して両者の関係を調べた． 

DTW シミュレーションでは，平均呼吸波形を参照波形として各呼吸周期での

波形と対応付けたため，模擬的に呼吸が安定化した状態を構築できた．体表変

動の同一振幅値や同一位相値に対する血管移動量は約 4mm であり，先行研究と

同等のばらつきがあったが[1-4]，DTW により呼吸が模擬的に安定化した状態で

は，血管移動量は約 2.5mm となり，呼吸安定化の下で，局所的位置照合の高精

度化が図れる可能性が示唆された．また，相互引き込みを使った長時間呼吸統

制時のデータからも，呼吸安定化時は，体表変動と臓器運動（横隔膜移動量）

の相関が高まることが確認できた．以上により，局所的位置照合を高精度化す

るためには，4 章で実証した呼吸の安定化という基盤が有効に機能することがわ

かった． 

また，体表変動と臓器運動の間には位相差があることがわかった．この位相

差から吸気相と呼気相で，臓器が違う経路をたどる所謂ヒステリシスが生じる．

Ahn や Hoisak らも，腹壁変位量と肺腫瘍の頭尾方向の変位量を計測し，これら

の間に大きな位相ずれが生じる場合があると報告している[115][116]．通常，治

療では患者は固定具をつけていて，観察のしやすさから肋骨下あたりに穴をあ

けて，LED マーカを貼り付ける．同一患者では，ほぼ同じ位置に貼り付けるこ

とになるが，LED マーカの貼り付け位置や PSD センサとの相対的な位置関係に

よって呼吸波形形状が影響を受けるか否かが懸念される．先行研究[52]では，胸

腹部４箇所に LED マーカを貼り付け同時計測することでその相関関係を調べて

いて，胸部，腹部など，部位が同じであれば差異はほとんどなく，部位が異な

った場合に 4～180msec の位相差が出ることがわかっている．このような体表と

体内の位相ずれや体表間の位相ずれも呼吸波形（体表面の変位）から体内の動

きを関係付ける際に誤差の要因となる．呼吸が安定化していれば，このような

位相差を一定のオフセット値で簡単に補正できる可能性も示唆された． 

呼吸が不安定な場合，上記のような呼吸周期ごとのダイナミックな位相差を 1

呼吸ごとに補正する手法として DTW が有効に働いたものと考える．しかし，

DTW では，吸気相終末（呼吸トップ）や呼気相終末（呼吸ボトム）をリアルタ
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イムで検出しながら，一呼吸周期の計測が終わった後にバックトレースによっ

て呼吸位相間の対応付けを行う必要があるため，検出の遅れやバックトレース

処理時間が発生し，このままではリアルタイムに照射中のゲーティングに適用

できない．臨床的には急激な呼吸変動は少ないため，このような場合には直前

までの呼吸波形から次の呼吸波形を高い精度で予測できる[117]．予測した呼吸

波形に DTW を適用しゲーティングのタイミングを順次更新することで呼吸同

期の最適化を行える可能性がある． 

従来の体表マーカを使った呼吸同期照射では，しばしば呼吸振幅トレンドの

緩やかな増加や減少という基線変動と呼ばれる動きが見られる．それが，臓器

の運動変化に起因するものなのか，患者の体位そのものの変化に起因するもの

なのか，詳細は明らかにされていない．図 5.26 の結果から，超音波画像相関値

が減少する傾向にあり，特に前半と後半で相関が変化している傾向が見られた．

このようなゆっくりしたドリフト的な変動の長時間計測には，放射線被ばくが

ない超音波画像でのモニタリングが適している．但し長時間の計測では，被験

者の体位変化によって超音波プローブと追跡対象との位置関係がずれてしまう

場合がある．今後，体やプローブに別途モーションキャプチャ用のセンサを装

着し，同時記録していくことで超音波画像による臓器運動の計測精度を上げて

いく必要がある． 

 

５．２．３．８ まとめ 

 体表面で大局的位置合わせが完了した後に，がん腫瘍を合わせるために局所

的な位置合わせを行う．超音波を使って体表からがん腫瘍の位置を直接的に計

測するシステムを構築した．がん腫瘍をアイソセンタに局所的に正確に位置決

めすることが可能で，かつ，がん腫瘍に呼吸性の動きがある場合には追跡する

こともできる．このシステムを使って，体表変動と肝臓内部の血管の呼吸性の

動きとを同時計測して両者の関係を検討した．体表面変位センサで得られる呼

吸波形と 3 次元超音波画像で観察される肝臓近傍の臓器運動（血管移動量）と

の関係について評価したところ，同一呼吸位相や同一呼吸振幅値による対応付

けで血管の移動変位量は約 4.0mm となり，基本的には相関が高いことが確認で

きた．呼吸情報を DTW により非線形対応付けし，並び替えた位相によってビー

ム照射タイミングの最適化を図るという新しい手法を提案した．DTW で対応付
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けた各位相における血管の移動変位量は 2.5mm となり，位相や振幅値による対

応付けよりも小さく，DTW により体表変位からの臓器運動の推定精度向上を確

認できた．これは，DTW によって模擬的に呼吸を安定化させた状態を作れたた

めであり，この知見より，呼吸安定化の下で，局所的位置照合の精度が高まる

可能性や大局的位置と局所的位置の相関が高まる可能性が示唆された．また，

長時間計測した結果からも，呼吸と臓器（横隔膜）運動の相関は相互引き込み

による呼吸安定化時に高まることがわかった．以上により，体表での呼吸の安

定化が，臨床上重要となるがん腫瘍の動きの安定性に繋がることが確認できた． 
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５．３ タイミング照合 

 大局的に人体体位が合い，局所的にがん腫瘍が合った後は，がん腫瘍の呼吸

性の動きに合わせて，ビーム照射タイミングを合わせる必要がある．本節では，

ビーム照射タイミングを決定する問題を考える．臨床で使われている現行方式

では，体表変動の振幅で呼気相にゲートを掛け，ゲートで狭められた範囲内で

ビームを打つ（振幅ゲーティング）．本研究では，呼吸を安定化させた上で，過

去の呼吸周期から次の呼気相終末を自己回帰モデルで予測して，予測したタイ

ミングでゲートを掛ける方式を提案した（予測位相ゲーティング）．提案方式と

現行の呼吸同期照射とを比較評価して，提案方式において現行の呼吸同期照射

よりも照射精度の向上につながることをシミュレーションで示した． 

 

５．３．１ 現行呼吸同期照射と振幅ゲーティング 

肺・肝・膵臓は呼吸によって運動しており，横隔膜近傍では数 cm の位置変動

がある[1-7]．従来，腹部を圧迫して臓器の可動範囲を減少させるような方法や，

弁で強制的に換気を制御して臓器の動きを止めるような方法がとられてきた

[26][27]．このような呼吸性運動を伴う臓器でのがん腫瘍に対する照射技術には，

治療台を動きに合わせて位置補正するケースや[118]，X 線照射源を搭載したロ

ボットで位置を修正するケースがある[119]．現在，最も普及している方法の１

つに呼吸同期照射があり，多くの施設で利用されつつある[52-55]．呼吸同期照

射では，照射中に患者の呼吸遷移を計測し，通常は呼気のタイミングに合わせ

て，間欠的にビームを照射する．これによって正常組織の不要線量を抑制しな

がらがん腫瘍へ線量を集中することが可能になる．この方式によって患者の我

慢や負荷は大きく緩和されたが，治療中の呼吸が不安定である場合には，ビー

ム照射位相が目標位相の前後で大きくばらつくという問題が残る．このことか

ら，呼吸同期照射が精度向上に効果がないと主張する研究もある[120]．呼吸同

期照射の精度や効率をさらに向上させるためには，一定の振幅や一定の周期で

呼吸を統制しなければならない． 

 粒子線治療における現行の呼吸同期照射の動作原理を図 5.39 に示す．最上段

の波形はシンクロトロン加速器の運転状態を模式的に表したものである．シン

クロトロン加速器では粒子の入射，加速，出射，減速を繰り返し，内部の粒子

のエネルギー状態は台形状のパターンを示す．台形の頂の部分（区間 A）でビ
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ームの出射が可能である．第 2 段目の波形は呼吸に伴う胸腹壁（体表）の位置

変位をモニタしたものである．第 3 段目の波形はゲート信号と呼ばれているも

ので，第 2 段目の体表変位が閾値を下回った時に｢ON（区間 B）｣，そのほかの

時は｢OFF｣となる．区間 A と区間 B が合致する区間内では，がん腫瘍に向けて，

ほぼ一定の時間幅（数百 msec）を持つビームが照射される．このように，ゲー

ト信号により限定された区間内だけでのビーム照射が実現される． 

治療計画時には，照射時と同様に体表変位をモニタし，呼気相終末（呼吸ボ

トム）で CT 画像の撮影が行われる．呼吸ボトムに撮影された CT 画像でがん腫

瘍の位置を特定するため，呼吸ボトムが理想的なビーム照射タイミング，つま

り，ビーム照射の目標位相となる．よって，閾値は呼吸ボトムにできるだけ近

く設定する方が望ましいが，実際には，呼吸ボトムを基準にして振幅の約 1/5～

1/3 に設定されることが多い．これは，治療中の患者の体表変位に，振幅値の不

規則性や基線変動が現れるためである．仮に，閾値を呼吸ボトム付近に設定す

ると，区間 B の出現頻度が著しく減少するため，単位時間当たりのビーム照射

量が減少する．つまり，がん腫瘍に対して，ある一定の目標照射線量の放射線

を投与するためには，治療時間が大幅に増加することになる．このように，照

射時の精度と全体の照射時間との関係はトレードオフになっており，閾値を下

げると精度が向上する代わりに照射時間が延長し，閾値を上げると精度が低下

する代わりに照射時間が短縮する．現行の呼吸同期照射では，患者への負荷増

が懸念される照射時間の延長を回避するため，ある幅を持った範囲内で正常組

織への不要線量投与も含めた照射が行われており，照射精度という観点から改

善の余地がある．言い換えると，呼吸が安定化しないと，狙った場所に再現良

く腫瘍がやってこないため，時間効率の観点から，ビームを照射する範囲を広

くせざるをえない．呼吸が安定化すると，腫瘍の動きの再現性が高くなり，ビ

ームで狙う場所を狭くして高精度化が実現できる． 
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図 5.39 現行の呼吸同期照射 
Fig.5.39 Conventional respiratory gated irradiation method 

 

５．３．２ 呼吸ボトム予測手法と位相ゲーティング 

 提案する呼吸同期照射では，患者の呼吸とコンピュータ上の呼吸モデル（位

相振動子）とを相互引き込みによって同調させることで呼吸安定化を実現する． 

 解決すべき課題としては，ビーム照射時間を大幅に延長することなく，呼吸

ボトムの出現時点でピンポイントにビーム照射を実行可能にすることである．

次の呼吸周期を予測することができれば，予測した呼吸ボトムの出現時点での

ビーム照射が可能となる．呼吸は本来，リミットサイクル振動子のような安定

な振る舞いを示すものであるが，心理的状態の変化などによって大きな影響を

受ける．このような外乱の影響が大きい状況下では，次の周期を予測すること

は困難であり，治療時の通常の呼吸状態に対して，予測に基づいたビーム照射

を適用した場合，予測精度の劣化が生じ、治療の精度はあがらない．また，呼

吸ボトムからはずれたタイミングでもビームが照射され，正常組織への不要線

量が増大してしまう． 

呼吸を安定化させ，周期をほぼ一定値に収束させることができれば，その状

態で過去の呼吸周期から未来の呼吸周期を予測しやすくなる．図 5.40 のように，

予測した呼吸ボトムの時点でゲート信号を「ON」にすると，目標位相でのピン

ポイントでのビーム照射が実現する． 

現行の呼吸同期照射では，照射効率と照射精度の間にトレードオフの関係が
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あり，そのバランスの中で照射精度をある程度犠牲にしている．提案する方式

では，呼吸の安定化の下で誤照射のリスク低減を図りながら予測制御を可能に

し，照射効率を落とさずに照射精度の向上を図る． 

 

A

B B B B

A A A

Energy pattern 
of the Accelerator

Gating signal

Beam

Position of 
the body surface

 
図 5.40 提案する呼吸同期照射 

Fig.5.40 The proposed respiratory gated irradiation method 
 

 呼吸安定化手法を適用し，呼吸周期が十分安定化した状態において，n 番目の

呼吸周期を，過去の p 個（n-1 番目，n-2 番目，・・・，n-p 番目）の呼吸周期か

ら予測する． 

最初に，体表変位データの 1 階微分波形からゼロクロス時点（正から負へ）

を検出する．その検出時点をトリガーとして，同じく 1 つ前のゼロクロス時点

（正から負へ）との間で体表変位の最小値を探索し，検出時点を当該呼吸のボ

トムとする．次に，呼吸ボトムの検出時点と 1 つ前の呼吸ボトムの検出時点と

の時間差を計算し，当該呼吸の呼吸周期とする．当該呼吸の呼吸周期が算出さ

れた後，次のゼロクロス時点（負から正へ）が検出されるまでの間に，自己回

帰モデルを使って，過去の p 個の呼吸周期から n 番目の呼吸周期を予測計算す

る．具体的には，過去 p 個の呼吸周期（ｙｎ-１，ｙｎ-２，・・・，ｙｎ-ｐ）を説明変

数として，式（5-18）によって目的変数である次の呼吸周期（ｙｎ）を予測計算

し，呼吸ボトムの出現時点を推定する． 
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ｙｎ=ａ１×ｙｎ-１+・・・+ａｐ×ｙｎ-ｐ    式（5-18） 

 

ここで，ｙｎを実測値とすると，[ｙｎ－ｙｎ]は観測誤差と呼ばれる．ａ１，・・・，

ａｐは重み係数と呼ばれる．予測を行った後，観測誤差に基づき，式（5-18）を

修正する．具体的には，観測誤差の 2 乗の総和を最小にするような重み係数を

再計算する．この時，誤差が大きければ修正の幅も大きく，逆に誤差が小さけ

れば修正の幅も小さくなる．この作業を呼吸周期が算出されるたびに逐次繰り

返していくことで，次第に予測式は最適な形に収束し，予測精度が向上する． 

 

５．３．３ 実験条件 

４．３．２と共通の実験条件である．PC では同時に，過去の蓄積した呼吸周

期から自己回帰モデルで次の呼吸周期が予測計算され，予測された呼吸ボトム

の出現タイミングで，A/D 変換ボードの Digital I/O ポートから呼吸ボトムの出現

時点の近辺に最適に絞り込んだ予測ゲート信号が出力される．現行のゲート信

号生成装置からの出力であるゲート信号と予測ゲート信号とのANDを取ること

で，万が一に予測が外れた場合でも誤照射を回避できるようにしている． 

また，分岐した呼吸信号を別 PC に入力する．そこでは，加速器の運転パター

ンとビーム照射を模擬することで，治療の精度や効率をシミュレーションする

（図 5.41）． 
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図 5.41 シミュレーターの画面 

Fig.5.41 Display image of the simulator 

 

提案方式と現行方式との治療精度・効率を比較検討することを目的に，呼吸

同期治療のシミュレーションを実施し，ビーム照射時の体表変位の分布につい

て評価した．加速器運転パラメータを入射区間 346 ミリ秒，加速区間 448 ミリ

秒，出射可能区間 2000 ミリ秒，減速区間 450 ミリ秒と設定した．現行方式のシ

ミュレーションでは，360 秒経過後に閾値を 1/3 で固定するようにした．提案方

式のシミュレーションでは，予測モデルに過去 5 呼吸を説明変数とした自己回

帰モデルを用いた．図 5.42 にビーム照射時の体表変位の分布をヒストグラム形

式で模式的に示した．シミュレーション時間全体にわたる体表変位の平均値

（Mean），標準偏差（Sd），呼吸トップの平均位置（Top）と呼吸ボトムの平均位

置（Bottom）とを計算した．以後の解析では，Bottom と Mean のずれ（｜

Mean-Bottom｜）と Sd を照射精度の指標とした．また，ヒストグラムの面積（全

ビーム照射時間；Area）を照射効率の指標とした． 
 

 

入力信号：理想的な波形（サイン波）と
外部からの呼吸信号が選択可

閾値

設定ダイアログが開き，
加速器の運転パターン変更可

閾値のマニュアル変更ボタン
過去５呼吸に基づく自動変更機能も搭載

呼吸周期履歴の
トレンドグラム表示

ゲートのオープン・クローズに合せて，
ボタンがactive・disableに切り替わる 現在の呼吸数表示

現在の呼吸周期表示

設定閾値表示

治療開始からの
全ビーム照射数
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図 5.42 照射精度を表す指標と照射効率を表す指標 
Fig.5.42 Indices for irradiation accuracy and efficiency 

 

５．３．４ 結果 

図 5.43 にビームの照射タイミングの 1 例を示す．ある被験者の音楽聴取（相

互引き込み）セッションの結果である．提案方式（相互引き込み＋予測位相ゲ

ーティング）の方が現行方式（自由呼吸＋振幅ゲーティング）より，呼吸ボト

ムに近いタイミングでビームが照射されている．さらに，提案方式では，現行

方式の 30 秒付近で見られるような誤照射が出現しないことがわかる．最後の呼

吸周期で，提案方式のビームが照射されなかったのは，加速器の運転パターン

が出射状態ではなかったことによる． 

図 5.44（a）に安静（自由呼吸）状態，現行方式によるビーム照射時の体表変

位ヒストグラムの 1 例を示す．図 4.4 と同一被験者である．閾値以下で，満遍な

く分散してビームが照射されている．図 5.44（b）に同一被験者の音楽聴取（相

互引き込み）時，提案方式によるビーム照射時の体表変位のヒストグラムを示

す．平均呼吸ボトム（目標位相）に近いところでビームが照射されており，か

つ，分布の山が鋭くなった． 
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図 5.43 ビーム照射タイミングの比較の 1 例 

（a）安静時，（b）音楽聴取時 
Fig.5.43 An example of the comparison of the beam irradiation timing 

（a）during rest, （b）during listening music 
 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 

 
図 5.44 体表変位の分布の 1 例 
（a）安静時，（b）音楽聴取時 

Fig.5.44 An example of frequency distributions of the position of body surface 
（a）during rest, （b）during listening music 

 

ビーム照射時体表変位平均値（Mean）の平均呼吸ボトム（Bottom）からのず

れ（Shift）とビーム照射時体表変位標準偏差（Sd）の全被験者の平均は，現行

方式と提案方式と比較すると，Shift は約 38%（1.6mm→0.6mm）に低減した（5%

- 2 0 - 1 5 - 1 0 - 5 0 5 1 0
0

5 0 0

1 0 0 0

1 5 0 0

2 0 0 0

2 5 0 0

3 0 0 0

- 2 0 - 1 5 - 1 0 - 5 0 5 1 0
0

5 0 0

1 0 0 0

1 5 0 0

2 0 0 0

2 5 0 0

3 0 0 0

Position of the body surface (mm)

Position of the body surface (mm)

Fr
eq

ue
nc

y
Fr

eq
ue

nc
y

(a)

(b)

Target phase

Target phase



 97

水準以下で統計的に有意差あり）．Sd も約 75%に低減した（1.6mm→1.2mm）． 

全ビーム照射時間（Area）の全被験者の平均に関しては，現行方式と提案方

式を比較すると約 54%減少した（38.4 秒→20.6 秒）．つまり，精度を度外視した

上で，ある決まった一定線量を照射するという観点では，提案方式では現行方

式の約 2 倍の照射時間が必要ということになる． 

 

５．３．５ 考察 

提案方式では，呼吸周期が安定化すれば高精度化は達成できる．現行の振幅

ゲーティング方式では，呼吸周期が安定化しても，呼吸振幅が安定化しないと

閾値をボトム付近に設定できないため，照射時間の大幅な延長なしに照射精度

を上げることはできない． 

提案方式によって，ビーム照射時間が約 2 倍に延長することになるが，閾値

を下げた場合の延長と比較すると十分小さいこと，さらに，元々のビーム照射

時間が 2～3 分程度であることから，この延長はほとんど問題にならないと考え

られる．提案方式では，正常組織への不要線量が少ないことから，1 回の照射線

量を高めること（Dose escalation）が可能となり，その効果として，ビーム照射

時間の短縮も期待できる． 

なお，予測方式に自己回帰モデルを用いたが，単純な外挿である過去の呼吸

周期の移動平均モデルやカルマンフィルタを使った場合でも，照射精度の結果

はほとんど変わらなかった．これは呼吸安定化手法によって十分呼吸を安定化

させることができたためである． 

 

５．３．６ まとめ 

呼吸安定化の下で，がん腫瘍の動きに合わせるビーム照射タイミング照合の

高精度化を検討した．提案方式では，過去の呼吸周期から次の呼吸周期を予測

し，予測した呼吸ボトムのタイミングでビームを照射し，体表変位分布で目標

値（呼吸ボトム）からのずれや分布自体のばらつきを改善した．呼吸が安定化

し，局所的な腫瘍の動きの再現性も高まるという仮説の下，ビーム照射タイミ

ング照合の高精度化が図れる可能性が示唆された．将来的には，超音波を使っ

た直接的計測法を導入することで，臓器の運動を直接的に追跡しながら予測す

ることで，さらなる高精度化が図れるものと考える． 
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５．４ 考察 

呼吸安定化の下での大局的位置照合では，先行研究の点と点との位置合わせ

を面と面との位置合わせに拡張し，体表面全体を使うことで回転に強い位置決

めが可能となった．但し，平均誤差 2.4mm（体内評価点）を伴うためそれだけ

では，高精度放射線治療の位置決めとしては精度的に不十分である．そこで，

超音波を使って体表からがん腫瘍の位置を直接的かつ局所的に合わせる方法と

組み合わせ，高精度な位置合わせを実現する必要がある． 

体表変動と臓器運動の対応付けについて考察する．胸腹部の体表変動を呼吸

同期に使う場合，臓器やがん腫瘍の動きを直接計測しているわけではないので，

体表面データから内部の動きを推定することになる．このような呼吸同期照射

には，大別して体表変動の振幅に合わせてビームを照射する振幅ゲーティング

方式と体表変動の位相に合わせてビームを照射する位相ゲーティング方式があ

る．ゲーティングとは振幅や位相が特定の条件を満たす間にゲート信号を生成

し，その間ビーム照射が可能となるような制御を指す．体表変動と臓器運動の

相関関係の点から見て，両方式の優劣について，これまで定量的な議論は実施

されていない[121]．本章では，両方式を比較検討した結果，振幅と位相の両方

を考慮した DTW アルゴリズムで対応付けた同一位相においては，対応付け前の

同一振幅や同一位相よりも，臓器移動量が小さいことがわかった．つまり，体

表面データから内部の動きを推定する場合，振幅だけ，位相だけといった片手

落ちの情報では精度が出ず，両方を考慮することで対応付けの精度が上がるこ

とがわかった． 

別の見方をすると，平均呼吸波形を参照波形として DTW したので，模擬的に

呼吸を安定化させた状態を作れたとも考えられる．呼吸安定化の下で，臓器運

動も安定化し局所的位置照合の精度が高まる可能性や体表変動と臓器運動の相

関が高まる可能性が示唆された．実際に，長時間の呼吸統制時のデータからも，

相互引き込みで呼吸が安定化した状態では，体表変動と臓器運動の相関がより

高くなることを示すデータも得られた． 

体表変動と臓器運動との間に位相差（吸気と呼気のヒステリシス）が存在す

ることがわかった．このようなダイナミックな位相差は，呼吸の安定化の下で，

一定の値に収束して行くことが期待される．このような仮説の下で，タイミン

グ照合について検討した．呼吸の安定化の下で，過去の呼吸周期から未来の呼
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吸周期を予測し，予測した呼気相終末のタイミングでゲーティングする予測位

相ゲーティング方式を提案した．提案方式（相互引き込み＋予測位相ゲーティ

ング）と現行方式（自由呼吸＋振幅ゲーティング）を治療シミュレーションに

より比較し，ビーム照射時の体表変位の分布が提案方式で改善することを実証

した．仮説どおり体表変動と臓器運動の位相差が一定値に収束していれば，高

精度なビーム照射タイミングを実現できることになる． 

将来的には，超音波を使った直接的計測法を導入することで，臓器の運動を

直接的に安定化，追跡しながら予測することで，さらなる高精度化が図れるも

のと考える． 

 

５．５ まとめ 

本章では，運動リズム安定化の下での位置・タイミング照合の高精度化を検

討した．呼吸安定化という基盤の下で，人体体位の大局的な位置照合，がん腫

瘍の局所的な位置照合，がん腫瘍の動きに対するタイミング照合を高精度化す

る技術を開発した．放射線治療では，以上の 3 つの照合が全て揃うことではじ

めて高精度化を実現できる． 

従来の点と点の位置合わせを面に拡張した人体表面計測・自動位置照合シス

テムを構築した．3 次元センサをアームの先端に搭載し，独自のハンドアイキャ

リブレーションで，任意の視点から撮影したデータを治療室座標系での絶対位

置データとして表現可能とした．また，点と点の陽な対応関係を必要としない

ICP（Iterative Closest Point）アルゴリズムを使って体表面全体で大局的に位置合

わせすることで，回転ずれに強い照合を実現した．位置決めの性能を人体ファ

ントムで試験評価した結果，並進と回転を含む様々な移動条件で平均誤差2.4mm

（体内評価点）となった．体表面全体を９領域に分割し，分割領域の全ての組

み合わせである 511（29-1）パターンを位置決め対象データとした場合，精度に

関する部位依存性は少なく，高精度化のためには体表面全体が必要なことがわ

かった． 

超音波を使って体表からがん腫瘍の位置を直接的に計測するシステムを構築

した．がん腫瘍をアイソセンタに局所的に正確に位置決めすることが可能で，

かつ，がん腫瘍に呼吸性の動きがある場合には追跡することもできる．体表変

動と臓器運動とを同時計測して両者の関係を検討した．自由呼吸下では，体表
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変動の同一振幅や同一位相では平均 4mm の臓器移動量を伴うことがわかった．

DTW アルゴリズムで，振幅と位相の両方を考慮したところ，臓器移動量は平均

2.5mm に低減した．別の見方をすれば，平均呼吸波形を参照波形として DTW し

たので，模擬的に呼吸を安定化させた状態を作れたと考えられ，呼吸安定化時

に臓器運動も安定化することが示唆された．実際に，長時間の呼吸統制時のデ

ータからも，相互引き込みで呼吸が安定化した状態では，体表変動と臓器運動

の相関がより高くなることを示すデータも得られた．以上の知見により，呼吸

安定化の下で，臓器運動も安定化し局所的位置照合の精度が高まる可能性や体

表変動と臓器運動の相関が高まる可能性が示唆された． 

体表変動と臓器運動の間に位相差が存在し，ヒステリシスの原因となること

もわかった．呼吸が安定化の下で，このような位相差が一定値に収束し，局所

的な腫瘍の動きの再現性が高まる可能性が示唆された．このような仮説の下で，

呼吸性の動きに合わせて，ビーム照射タイミングを決定する問題を考えた．臨

床で使われている現行方式では，体表変動の振幅で呼気相にゲートを掛け，ゲ

ートで狭められた範囲内でビームを打つ（振幅ゲーティング）．患者の呼吸が不

安定な場合には，目標位相の前後でビーム照射タイミングがばらつくという課

題が残り，精度をあげようとすると，照射時間が大幅に延長した．本研究では，

呼吸を安定化させた上で，過去の呼吸周期から次の呼吸相終末を自己回帰モデ

ルで予測して，予測したタイミングでゲートを掛ける方式を提案した（予測位

相ゲーティング）．治療のシミュレーションでは，提案方式では現行方式と比較

してビーム照射ずれが約 38%（1.6mm→0.6mm）に，照射のばらつきが約 75%

（1.6mm→1.2mm）に改善することを確認した．仮説どおり体表変動と臓器運動

の位相差が一定値に収束していれば，高精度なビーム照射タイミングを実現で

きることになる． 
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６． 考察 

６．１ 高精度化について 

研究対象とした放射線治療では，肺・肝・膵臓など体幹部領域のがんが増加

しており，従来手法では，動きを抑制するために息止めや腹部圧迫など患者に

負荷が掛かる方法が取られていた．人間の体表状態をセンシングして，その動

きに合わせて患者位置決めやビーム照射タイミング制御を行う呼吸同期照射法

が現場に普及しつつあるが，呼吸が不安定な場合には，精度劣化や治療時間が

延長するという問題があった．そこで，人間側の負荷を取り除くため引き込み

を用いた新しい生体情報誘導技術を提案した．従来型の生体情報誘導技術では，

生理反応を単純に外的なフィードバックループで帰還するだけであり，目標状

態が不明確であったため，特別な訓練が必要であった．フィードバックループ

の一部である制御器の部分を人間の外に出し目標を呈示する改良が施されたが，

目標状態に人間が一方的に収束させられることで負荷が発生するという課題が

残った．提案手法では，フィードバックループ内での制御器と制御対象（人間）

のダイナミクスの相互作用を取り入れたところに特徴がある．制御器と人間が

互いに歩み寄り動的な安定性を確保することで人間の負荷を低減し，より強固

な安定性を得ることができた．安定状態という基盤の下で，制御器の人間に対

する位置やタイミングの照合を高精度化した． 

第 4 章，第 5 章では，提案した引き込みを用いた新しい生体情報誘導を詳細

に検証した．第 4 章では，人間に負荷を掛けずに呼吸を安定化させる手法につ

いて検証した．位相振動子と聴取者の呼吸とを音楽（リズム音）を媒介にして

相互に引き込ませることにより呼吸を安定化させた．自由呼吸に対して相互引

き込みで呼吸周期が有意に安定化し，従来型強制引き込みに対して，合わせ易

さも改善した．提案する引き込みを用いた新しい生体情報誘導で前提となる動

きの安定化を実現するための基盤技術を構築できた． 

第 5 章では，運動リズム安定化の下における位置・タイミング照合の高精度

化を検討した．呼吸安定化という基盤の下で，人体体位の大局的な位置照合，

がん腫瘍の局所的な位置照合，がん腫瘍の動きに対するタイミング照合を高精

度化する技術を開発した．放射線治療では，以上の 3 つの照合が全て揃うこと

ではじめて高精度化を実現できる．本研究では，呼吸安定化の下で体表面全体
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をベストフィットさせる大局的照合方法を提案した．従来の点と点の位置合わ

せと比較して，部分的な変形の影響を受けにくく，回転ずれに対するロバスト

性も向上した．大局的位置照合の完了後は，がん腫瘍の局所的位置照合が残る．

従来の局所的位置照合は，X 線透視画像を使った方法であったため，がん腫瘍

を直接的に捉えられず，マーカを埋め込む点やＸ被被ばくの点で侵襲性が高か

った．本研究では，超音波で非侵襲的に計測する方法を提案し，がん腫瘍を直

接的に捉えることとした．同時計測した体表変動と臓器運動から Dynamic Time 

Warping で呼吸が安定化した状態を模擬的に構築すると，臓器運動（血管移動量）

が減少することが確認できた．実際に，長時間の呼吸統制時のデータからも，

相互引き込みで呼吸が安定化した状態では，体表変動と臓器運動（横隔膜移動

量）の相関がより高くなることを示すデータも得られた．呼吸の安定化の下で

臓器運動も安定化すると考えられ，がん腫瘍の局所的位置照合の精度が上がる

可能性が示唆された．最後に，局所的位置照合の完了後は，がん腫瘍の動きに

合わせてビームを照射する必要がある．ビーム照射タイミングとして，従来は

振幅だけを考慮していたため，精度と効率のトレードオフで，限界があった．

呼吸の安定化の下で体表変動と臓器運動の位相差も安定化すると考えられ，過

去の呼吸周期から未来の呼吸周期を予測し，予測したタイミングでビーム照射

する方法を提案した．治療シミュレーションで，照射タイミングが目標とする

呼気相終末に近づくことを実証した．このように，呼吸の安定化の下で臓器運

動の再現性が向上し，体表変動と臓器運動の位相差が一定値に収束していれば，

高精度なビーム照射タイミングを実現できることになる． 

以上，呼吸の安定化により，大局的照合では体表変動が安定化し，体表面の

位置照合の精度が上がること，局所的照合では臓器運動が安定化し，がん腫瘍

の位置照合の精度が上がること，タイミング照合では臓器運動の再現性が向上

し，ビーム照射タイミングの予測精度が上がることを確認できた．3 つの照合が

全て揃うことではじめて高精度化を実現できた．将来的には，体表変動を呼吸

信号とする方式から超音波を使った直接的計測法を導入することで，臓器の運

動を直接的に安定化，追跡しながら予測することで，さらなる高精度化が図れ

るものと考える． 
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６．２ 高効率化について 

これまで，引き込みを用いた新しい生体情報誘導による制御の高精度化につ

いて述べてきたが，本提案は高精度化に留まらず，理想状態への人間の誘導と

高効率化という究極の目指すところがある．具体的には，放射線治療装置の加

速器運転パターン自体を引き込み制御器の振動パターンとし，呼吸との間で相

互作用を起こせば，呼吸を制御器側にとっての究極の理想状態へと導くことが

でき，飛躍的な効率化が実現可能となる．さらに，逐次的に制御器側の内部状

態を更新しながら引き込みを多段階に発生させることができれば，呼吸状態を

制御器側に取って高効率な状態へと導くことも可能である．従来，生体情報誘

導を効果的に行うためには，シェイピング法（shaping method）という手続きが

必要であった[10]．最終の目標状態に到達するまで，何段階かの到達可能な目標

状態を設け，順次それに到達していく手続きのことである．具体的には，フィ

ードバック信号の呈示基準を最初は容易に到達できる水準におき，それに到達

するとさらに高い水準に呈示基準を設定する．しかし，シェイピング法では個

人の努力によって目標とするレベルに到達しなければならないため，強い意識

や長期間の訓練が必要となる．引き込みを用いて多段階的に誘導することで，

このような手間の掛かる訓練を不要にできれば，訓練なしで臨床現場に導入で

きる可能性が開け，臨床適用に向けた障壁を低くするものである． 

 

６．３ 残された課題 

 患者は高齢であり呼吸機能異常を抱える場合もあるため，提案した引き込み

を用いた生体情報誘導が適用可能かどうか，今後検証して行く必要がある．引

き込みが持っている動的安定性の本質は，個体間格差や個体内変動を吸収する

方向でロバストに働くものと考えられ，患者へ適用した場合でも，本研究の成

果である健常被験者の結果と同等，それ以上の結果が得られるものと期待され

る． 

第 4 章での呼吸の安定化や第 5 章でのタイミング照合は，体表面データを用

いたものであったため，超音波で臓器運動を直接的に計測して安定化や予測を

図れば，臨床上重要となる体内の臓器運動を直接的に高精度に制御することが

できる．このように，将来構想としては，個々の技術をブラッシュアップする

と伴に，組み合わせた全体システム構築して行きたい．高精度放射線治療では，
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物理的には 1mm の精度でビームをコントロールできるようになってきている．

個々の技術で達成した精度を積み上げて行き目標の 1mmに近づけていくと伴に，

臨床適用に向けた課題を解決していく必要がある． 

システムの最終イメージとしては，体表面を使って体位を治療計画時の状態

に全体的に合わせ，その後，超音波で実時間にがん腫瘍を追跡しながら，相互

引き込みで臓器運動を安定化させて，ビーム照射を行うようなシステムを想定

している．このようなシステムでは，臓器運動の安定化によって腫瘍の動きの

再現性が高くなっており，ビームで狙う場所も狭くできることから高効率化と

高精度化を同時に達成できる．以上により，高精度放射線治療装置の治療対象

部位を頭頸部などの固定臓器から体幹部の動きのある臓器へと拡張し，放射線

治療をがん治療の主要な治療として今以上に普及させて行きたい． 

 

６．４ 水平展開について 

引き込みを用いた生体情報誘導の水平展開例について述べる．本研究では対

象として放射線治療を扱ったが，開発した基盤技術は放射線治療に限定されず，

コンピュータ外科手術支援，遠隔医療，ロボット医療など治療計画（シミュレ

ーション）と治療時の位置決めを伴う高精度医療分野に幅広く展開できる．ま

た，治療の分野に限定されず，たとえば，MRI（Magnetic Resonance Imaging），

CT（Computed Tomography），PET（Positoron Emission Tomography）などの医用

イメージング装置の分野にも適用することができる．これらの分野でも，時間

軸を含めた 4 次元化が急速に進み，放射線治療と同様の呼吸性の臓器運動によ

るアーチファクトの問題が発生している．開発した技術を医用画像の高画質化

目的として展開可能であると考える[122-124]． 
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７． 結論 

コンピュータや画像誘導の支援の下に高度かつ高精度な診断と治療を実践す

る医療領域においては，事前の精密な治療計画によるシミュレーションが必要

で，治療時には治療計画どおりの遂行が求められる．体幹部領域の制御対象（臓

器）のように動きがある場合，シミュレーションどおりの治療が実施できなく

なるため，高精度化の障害となっていた．また，本研究で対象とした呼吸性の

臓器運動は複雑かつ予測できない動きであり，従来の生体情報誘導技術では動

きを抑制しようとするため患者に強い負荷を強いるものであった．本研究では，

患者に負荷を掛けることなく動きを安定化させる手法を適用した下で，制御器

本体の人間に対する位置やタイミングの制御の高精度化を図るという新しい生

体情報誘導の方法論を提案した．人間と制御器のインタラクションを引き込み

で実現することで，人間が一方的に機械に歩み寄るだけではなく，機械が人間

に歩み寄る作用も追加し動的安定化を実現した．このような動的安定性という

引き込みの持つ本質的な性質により，人間に強い負荷を掛けることなく，臓器

運動を安定化させることに成功した．動きリズムを安定化させることが全ての

基本であり，その後の人体位置の大局的照合，がん腫瘍位置の局所的照合，が

ん腫瘍の動きのタイミング照合の全てが良好に機能するようになった． 

大局的位置照合では，人体表面計測・自動位置照合システムを構築した．3 次

元センサをアームの先端に搭載し，独自のハンドアイキャリブレーションで，

任意の視点から撮影したデータを治療室座標系での絶対位置データとして表現

可能とした．また，点と点の陽な対応関係を必要としない ICP（Iterative Closest 

Point）アルゴリズムを使って体表面全体で大局的に位置合わせすることで，回

転ずれに強く，局所的な変形の影響を受けにくい自動位置照合システムを構築

できた．位置決めの性能を人体ファントムで試験評価した結果，並進と回転を

含む様々な移動条件で，平均誤差 2.4mm となった．患者位置決めでは，人体が

柔らかいことから剛体的な位置合わせでは解決できない問題があった．提案し

たシステムは，体位の変形や捩れがあった場合でも，患者や術者が残差を目視

で確認しながら生体情報誘導で事前に取り除くことができる．自動照合アルゴ

リズムと併用することで，患者や術者の負荷を低減しながら，簡便，高速に位

置合わせできる． 

局所的位置照合では，超音波を使って体表からがん腫瘍の位置を直接的に計
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測するシステムを構築した．がん腫瘍をアイソセンタに局所的に正確に位置決

めすることが可能で，かつ，がん腫瘍に呼吸性の動きがある場合には追跡する

こともできる．開発したシステムで，体表変動と臓器運動とを同時計測して両

者の関係を検討した．臓器運動の検出には，血管をテンプレートとした正規化

相互相関によるテンプレートマッチングを用いた．自由呼吸下では，体表の同

一振幅や同一位相に対して臓器運動（血管移動量）が平均 4mm あることがわか

った．DTW アルゴリズムで，波形間の距離尺度をコスト関数として平均波形と

対応付けたところ，DTW後の同一位相では，臓器運動（血管移動量）が平均 2.5mm

に低減した．DTWで模擬的に呼吸を安定化させた状態を作れたものと考えると，

呼吸安定化の下で，臓器運動も安定化し，局所的位置照合の精度が高まる可能

性が示唆された．実際に，長時間の呼吸統制時のデータからも，相互引き込み

で呼吸が安定化した状態では，体表変動と臓器運動（横隔膜移動量）の相関が

高まることがわかった．また，両者の間に位相差が存在し，吸気と呼気でのヒ

ステリシスの原因となることもわかった． 

大局的位置照合，局所的位置照合が完了した後に，呼吸性の動きに合わせて，

ビーム照射タイミングを決定するタイミング照合の問題が残った．臨床で使わ

れている現行の呼吸同期照射方式では，体表変動の振幅値で呼気相に制限した

範囲内でビームを照射する．この方法では，患者の呼吸が不安定な場合には，

目標位相の前後でビーム照射タイミングがばらつくという課題が残り，精度を

あげようとすると，照射時間が大幅に延長した．本研究では，呼吸を安定化さ

せた上で，過去の呼吸周期から次の呼吸周期を自己回帰モデルで予測して，予

測したタイミングでビームを照射する方法を提案した．治療のシミュレーショ

ンでは，予測した位相でビームを照射した場合，現行方式と比較してビーム照

射ずれが約 38%（1.6mm→0.6mm）に改善することが確認できた．これにより呼

吸が安定化した下で，ビーム照射タイミングの最適化を図ることができた． 

体幹部領域の臓器における呼吸性の複雑かつ予測できない動きに対して，人

間に強い負荷を掛けることなく安定化させ，治療のパフォーマンス（精度や効

率）を飛躍的に向上させるための基盤技術を開発した．臨床適用に向けた残さ

れた課題としては，患者（高齢者・呼吸機能異常）での検証，個々の技術のブ

ラッシュアップ，基盤技術を組み合わせた全体システムを構築することなどで

ある．開発した技術である，引き込みを用いた呼吸安定化，大局的位置照合，
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局所的位置照合，タイミング照合のいずれの技術を取っても，実際の放射線治

療への適用検討が可能なレベル[92][93]に達しているものと考えられ，放射線治

療のワークフロー全体の高精度化に貢献した． 
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