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はじめに

場論文は、脳磁図(magnetoencephalography;MEG)と脳波(electroencephalograph y: 

EEG)を用いて脳内の電気活動源を推定するための有効な手法を提唱するとともに、今後の方

針を明らかにすることを目的として行った研究をまとめたものである。

脳磁図とI1出波は、関頭することなく脳機能を調べるための計測l法としてfMRl(functional

magnet'ic resonance imaging)やPET(positronem ission tomography)などの他の手法と

ともに大きな期待を集めている。そのなかでも、脳波とI1誕磁図は高い時間分解能を得ることが

できるために、測定、解析する意義は卜分に大きい。現在のところ刻々と変化する脳内の

ニユーロンの活動をミリ秒オーダで調べる手段は他にない。しかし、脳波やJI同磁図信号から脳

内の電気的活動を詳しく調べるためには、活動iJjjjをモデル化して推定する必笈がある。この推

定問題をWi-くために多くの手法が提案されているものの、未だ脳機能を調べるよで十分なもの

ではない。 現状で信頼性の高い推定結架を導くことができるのは、極めて限られた場合のみで

あるといえる。具体的には、脳内の活動領域が1カ所ないしは2カ所で、しかも大きく広がる

ことなく狭い範囲に限られるときのみである。その際、電源は脳内の一点にある電洗双極子と

して表現される。電流双峰子モデルは、最も単純化されたモデルであり、パラメータの数が少

ないので推定問題を解くためには非常'に都合がよいが、反関、適用できる場合が|絞られ、得ら

れる情報も少ない。今後の研究の進炭により電源指定の可能性が広がり、得られる情報が揃え

てゆけば、 I1磁波、 11悩雨量図計測の重姿性は大きく噌し、また、生理学的に興味ある知見もそこか

ら導き出されるであろう。

本研究は、 JJ出内電源の広がりとその電気活動の規様を有効に推定することを目的としてい

る。実際の脳内電源は多数のニユーロンの相乗的な柄却Jであり、局在する竃源であっても空間

的に分イ1;している。これを一つの点に存在する電流双極子モデルであると仮定して電源推定を

行う場合、広がりの大きさなど局在電源の分::(1;の機子に関する情報は失われている。また、脳

滋~Iを用いて筒源推定を行う場合、推定できない方向成分が存在することはよく知られてい

る。このことから、脳磁図をもとに雌定された電源は2次元の方向成分しか持たず、その大き

さについて下限値が見積もられるのみである。これらの理的から、現在のJJ白磁図を用いた筒溺i

推定では、電源の広がりの大きさや電気活動の規校について十分な議論がなされていない。

そこでまず、電流双極子モデルを一歩進めて広がりを表現できる電源モデルを従築し、こ

れを用いてJI出磁図の電源J設定シミュレーションを行ったa 結果として、脳儲図情報のみを用い

て電源の広がりや大きさを推定することはほぼ不可能に近いことが示された。脳波、 JJ断滋図の

シミュレーション結果に基づき、 JJ断磁図と脳波の情報を組み合わせた電源扱主主手法を提案し

た。最後に体性感覚誘発JJ出磁図及び脳波について逃周を試みることにより、常自民推定手法の有



効性を示した。

本論文の織成は以下のとおり。

lT.1は「序論」であり、脳磁図及びJJ肉波の電源モデルに関する歴史と背鼠をまとめた。これ

まで朋いられてきた脳波及び脳磁図の脳内定源モデルについてその歴史をたどり、脳倣図とj脳

波の電源推定問題における本研究の位置づけを明らかにしている。

第 2~は「脳波 ・ 脳磁図信号源」と題し、 l脳波及び脳滋図信号源の事11終生浬学的な理解を示

し、その'itt倣気学的な解釈を論じた。ニューロンの電気活動と脳緩図及ひtJJ脳波信号の関係につ

いて述べ、推定されるj脳内信号源はJJ踊内の神経活動の一部であることを説明した。

第31創立「電制使問題」と題し、電源推定|問題の現状をまとめるとともに本研究に用いた

電位、臨界計算式を提示した。 !脳波、 )J巡磁図信号のl顧問題計算式からそれぞれの信号のもつ特

徴を明らかにした。また、これまでの電源推定研究において広がりを宇佐定する有効な手法は存

夜しないことを示し、今後の電源推定研究の方向性について論じた。

第4i言は「広がり情報を有する電源モデル」と題し、電源推定に用いるための新たな危源モ

デルとしてHSD(hexagonaJspreading dipole)モデルを提案し、これを用いた脳磁図電源推定シ

ミュレーションを行った。 HSDモデルは少ないパラメータで電源の広がりを表現することを日

的とした電瀬モデルである。幣-m流双極子モデルとの比較から、 HSDモデルは電源位鐙推定
においては同等の推定精度、電源のモーメントを扱定においてはより高い精度での推定が期待

できることを示した。広がりを表すパラメータは、他のパラメータに比べ脳磁図信号に寄与す

るところが非常に小さいことを示し、電源モーメントの大きさとの関迷からこれを有効に推定

することを提築した。また、 j悩磁図情報のみでは電源の広がる前iを決定できず、電源の広がり

までを有効に推定することが不可能であることを示し、 )J踊波情報を推定問題に取り入れること

川事 の有用性を論じた。

第5$はr)J悩波情報の導入」と題し、脳波情報を電源推定に取り入れるために脳波の空間パ

ターンシミュレーションを行い、)j悩磁図と脳波を組み合わせた脳内電源推定手法を提案した。

l脳波の信号源を推定するためには頭議符の影響が無視できないことをシミュレーシヨンにより

明らかにし、少なくとも3周モデルを用いる必裂があると論じた。また、頭部モデルの持つパ

ラメータの僅かなずれによって電源推定結果が大きく誤ったものになることを防ぐために、脳

波信号に乗じる補正パラメータの導入を提案した。)j断磁図と)J出波のシミュレーシヨン結-*を踏

まえて、 JJiìí波と脳俄図の同時言ト測から HSDモデルを用いた電源:ff(;~を実現するための-i!J!の手

法を提案したロ脳{髭図のもつ高い電源純定精度を慣なうことなく)J脳波情搬を有効に組み合わせ

た効果的な.jí~定法として期待できる。
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第6章は「体性感覚誘発11白磁図 脳波計測」と題し、笑際に脳磁図と脳波を同時計測して挺

2草する沿源推定手法の適用を試みた。左手5指と手首正中神経の電気刺激を行い、磁気シール

ドルーム内でN町 oma凶戸製122チャネルSQUIDシステムによる脳磁図計事llJ、11脳波計測を行っ

た結果を示したロ正中神経刺激により誘発され、溶[J寺90rnseciサ近に現れた脳俗図信号パターン

が明I僚な局所性の高い信号isl¥のパターンを示していたため、この成分について電源般定を試み

た。なお、電源の盟主悶密度の伯は、ヒトの皮質における巌大伯として見識もられている伯を附

いたe その結果、電源の佼績と同時にモーメントと広がりの大きさの}!~定値が得られた。

第7章は本論文の「むすび」であり、本論文で得られた成架を要約し、今後の研究の展望ーを

述べた。



1，脳磁図及び脳波の電源モデルに関する研究の歴史と背景

五崎のJII;制、脳儀図の電源推定問題においてみ主本となっているモデルはi立涜双依子(currcn l 

dipole)であり、方向性のみをもっ微少長さを涜れる電流である。このモデルは、脳級図が計

測される以前から11脳波の電説明を表現するためにすでに用いられていた。

Brazier (1949 )[1，2 Jは書!\~.良導体中の電流双極子がつくる電位分布を音I'$fして、測定i到立分布

と類似した脳波のパターンを得た。 Wilsonら(1950)[31、Frank(J952)141は均一導体球、 Yeh

ら(1957)[5Jは回転結門体導体の中に双健子がある場合の表商司王位分布計算式を示した。その

後、 GeislerとGerstein(1961)16]は2婦同心導体球モデル、 Geselowit z( 1967)[71とAryら

(J 981 )[81は3層同心導体球モデル、 Hosekら(1978)19]は4層同心導体球モデルを用いた場

合の表前司主役割~~式を示した。 Hu erlaら(1983)[10]は、綾層同心導体球と悶焦凶'1叫古門体導

体の表而1筒位計算の一般式、 deMunck (1988)[11]らは、更に呉一方位までを考慮に入れた表蘭

霞位計算式を示した。

Barrら(1966)[12)は、任意形状の境界簡を有する導体中に電源が存在する場合の電位分布

計算手法を示した。この手法は一般に涜界要素法と呼ばれる数値計算手法に基づき、境界面を

有限数の境界要素で近似して各i発界要点のもつ電位を計算するものである。 Geselowitz(J 970) 

1 13 1は、続』平面上の~U位分布が決定すれば、 11同級図信号もまた一意に決定することを示した。

したがって、任意の境界商を有する導体モデルについて電位分布と磁場分布を計算する手法が

明らかになった。その後、計~?:機の能力は飛躍的な進化を遂げ、非常に多くの境界要素から成

る頭部モデルをj羽いた計算も現実的なものとなった。 Yvertら(1996)[14]は5000を越える涜界

要素から成る頭部モデルを)[!いた脳波電源推定シミュレーシヨンを行っている。

任意の境界面で精成される頭部モデルを用いることができるようになり、不均一領域が11出

波や脳磁図の空間パターンに及ぼす彫響を詳しく調べることができるようになった。 Uenoら

(1982‘1983)[15，16]は頭部モデル内に周辺組織と導電率の異なる病巣モデルを鐙き、それが

脳波や11断磁図の空間パターンに及ぼす影轡について調べている。

f包ifri双極子モデルは、狭い範囲で同期して活動する多数のニューロンの活動を表現するた

めに有効であるが、また多数の~1i:流双極子をj 日いて広がった屯源の機子を表現することも可能

である。予め、頭部モデル内の絡子点に電話i双極子が存在していると仮定して、それぞれの

モーメントを決定するという試みも近年精力的に進められている。 Hamalainenら(1984)1171は

分布した形の電滋lを求める手法として提案した。更に、 Crowleyら(1989)[18Jは電所♂俺子

のが在領域を2次元国に岡定してその |こでの分布を推定している。このような分布した解を求

める電源推定法は、機々なエ犬のもとで一つの解を決定するように計幽されている。しかし、

6 
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信号数に比べ未知パラメータ数があまりに多いことから、信号を表現できる電話i双峰子分布は

p，!~限に存在し、その I:þから一つの解を決定するためには歯車分布についての強い制約が必要であ

る。求められる解分布の広がりの綴子は、加えられる制約に強〈依存し、解分布について信広i

性のある情報を提供するものではない。l}l状で得られる踊草分布は、電淑が存在する可能性が高

い領域として解釈することができる程度である。実際、電流双徹子解を求めるための予備操作

として分布解を求める試みも行われている。

現在のところ、電源の広がりの様子を有効に推定する手法はない。電瀕の様子を知るため

に用いられているのは依然として電流双鎮子モデルであり、てんかんの焦点を求めるIJ 9-211 

など医療の場でも用いられている。電流双優子モデルは1940年代から変わりなく電源モデル

の主役的立場を占めてきた。少ない情報から、'iIf源の綾子を調べるためによくできたモデルで

あったといえよう。 SQUIDシステムは会頭型が主流になり、チャネル数も300を越えるものが

運転されている。信号数、信号の質ともに飛躍的な進歩を遂げた現在にあって、電源推定のた

めに用いられる電瀬モデルが電流双極子モデルにとどまっているこ とは残念なことである。/}:

研究では、i'G:洗双極子モデルを一歩進めて新たな電溺{モデルを提案し、少ないパラメータ数で

電源の広がりまでを有効に推定する手法を開発することを目的としている。

7 
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2.脳波 ・脳磁図信号源

この重量では、脳磁図及び脳波の脳内管源についてこれまで明らかにされてきた神経生理学

的知見をまとめ、その電磁気学的な解釈を論じる。

2.1脳波 ・脳磁図信号j原の神経生理学的理解

脳機能は多数のニューロンが構成する複雑な神経団路により実現されている。いわばニュー

ロンは脳機能の一つの単位である。脳内でニユーロン(Fig.2.1)の信号の伝達には必ず電気活

動を伴うので、脳機能を知るために脳内の電気活動を調べることは有効である。

一つのニユーロンは一般に多数のニューロンからの入力を受けるが、この電気信号は緩や

かに変化し、細胞体で加算される。ニユーロンには興奮性のものと抑制性のものがあり、興窓

肢のニユーロンのシナプスから受けた信号は正、抑制性のニューロンのシナプスから受けた信

号は負の電位変化を生じる。それぞれは、 EPSP(輿菌性シナプス後電位)、 伊Sp(抑制性シナ

プス後電位)と呼ばれる。その和がある値(関値)に達するとそのニューロンは活性化し、活動

電位と呼ばれる瞬発的な大きな電!立変化を生じる。この信号は軸索を通して伝搬され、シナプ

スを介して次のニユ ロンへと信号を伝える o EPSPとLPSPは振幅数mV以内で10-20msec 

の持続時間をもつのに対して、活動電位は振幅が数十mVで2-3m secの持続時間をもっ。な

お、シナプスにおける信号伝達は化学伝達物質を介して行われるので、少なくとも0.5m sec 

程度の時聞はかかる。

ニユーロンの電気活動の中で脳磁図や脳波の信号源となりうるのは、 EPSPである。 IPSPの

場合、正常状態での平行電位が静止膜電伎に近いため、大きな信号源とはならない。活動電位

fごfL

aClion polential 
synaps 

Fig.2.1ニユーロンにおける電気活動の模式図
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1・

ぞー

の場合は卜分な大きさはあるものの、持続時間が短いため多数のニューロンで同期することが

縦しく、やはり信号源とはなりにくい。

脳内のニューロン全てが信号源となるわけではなく、脳磁図や脳波の信号源となりうるの

は錐体制11胞とよばれるこユーロンである.錐イ本細胞は大脳皮質の山J冒とV懸けに多く存存し.

大l悩表聞に;対しておよそ垂直な方向に長い樹状突起をのばしている。ζの樹状突起で生じる

EPSPは、樹状突起に沿った方向を向く電源となる。但し、その方向は順逆いずれの場合もあ

り得る。これに対して、数にすると断然優位な星状細胞は、 !IQh索を22附]的に四方八方に延ばし

ているため、そとで生じる電気信号は打ち消されてしまい、電源とはなり得ない(Fig.2.2)旬

!Ilft体細胞で生じるEPSPであっても単独では、脳磁l塑や脳波として計測できる信号を作りHJ

すのに十分ではないe 少なくとも数万というオーダのニューロンがさE問、時間的に間期して活

動する必要がある。しかも個々のニューロンの方向性もある程度一致していなければならな

剣主体細胞 星状細胞

model 

Fig.2.2鍬体細胞と星状細胞の樹状g提起に生じるEPSP信号モデル
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• 

collective neural excitation dipole mωel 

ー砂

cerebral 

corLex 

cerebrull1 

Fig.2.3皮質に広がる脳内包源と等咽li電流双極子

い。大脳皮質の錐体制}jfòl}~はこの条刊を比較的良〈満たしている。まず皮質には機能地図2)が

存在し、情報処理を行う単位となるこユーロン集団は空間的にまとまって存在する場合が多

い。その錐体細胞の樹状突起は皮質表而に向かって(IIJびているため付近の錐体J細胞が同時に活

動すれば比較的大きな信号源となるのである。Okaclaらの報告では、約 l万個のニューロンが

同期活動すれば頭蓋外で鋭!Jf.を観測できるとしている[22)。

t'轟 信号線からセンサまでの距縦による減衰は大きく、頭皮から比較的浅いところにある電源

による信号は計測されやすい一方、深部の電源については信号の検出は極めて難しい。深部の

電波、による信号を検出し、その電源を推定するためには、 SIi'呼比を大幅に上げるとともに、電

源推定精度を大きくl句じさせなければならないであろう。

以上に述べてきたように、全てのl脳内電気活動がj脳波、脳磁図計測により検出できるわけ

ではなく、いくつかの条件を満たす活動のみが計測されている。とのことを十分に考慮して電

源挑定問題に取り組まねばならない。

視覚、聴覚、体性感覚刺激では、それぞれ対応する皮質領域が同期して情動することによ

る脳磁図信号と脳波信号が計測される。そのように比較的潜時"の短い、低次の機能について

は.その機序について明らかにされつつある。認知、記憶などの高次後能に関連するm通磁図、

10 
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1]脳波信号については、近年になって多くの測定報告がなされているが、その機Jfについてはほ

とんど知られていないのが現状である。

1)大脳皮質精進・袋町のI欧膜直ドから分子局、外頼粒府、内錐体j音、内願粒階、内錐体層、多

形割11胞l冒と 6 層構造を成す。通常~.各層はそれぞれローマ数宇を用いて I~VII宵と表記さ

れる。平均厚さ2.5mm. 

2)大i脳の機能地図・大脳皮質では笠間的に機能分担が実現されており、額似した機能を短う

ニューロンが近後して存在している。

3) 潜lI~i :刺激時主1]からの時間をいう。「潜JI;lilOOmsecのピーク」のように用いる。

2.2脳磁図、脳波信号の電磁気学的記述

生体の性質から、生体についての電磁場計算はlV!a".w巴Ilの方程式の準静的近似を用いるこ

とができる。[4]

E=-VV 

VxB=μ。J V.B=O 
(2.1) 

(2.2) 

J=J'+σE æ.~ 

式(2.3)は、総~ìiトυは主電流" と分布電流aEの草1 としてま長視されることを示す。 1]脳波、 Ht語磁

図計il¥lJの場合、脳内電源は主電流、脳内電源がっくりl:IJす生体組織を伝わって流れる帰還電流

は分布電流に相当する。

G 

Fig.2.'l生体G中の主電流~)1( l'と分布電流aE

1.1 



'¥1 .J=Oであるので、式(2.1).(2.3)から

'¥1.1' 
('， v=一一一

ζJ 
(2.4) 

これを適切な境界条件を刈いて解けばVを得ることができる。 10111寺にEは決定するので.総

電続分布を知ることができる。 Viol-Savanの法則を刈いて.

B町州ケ的r吟")= ~to虫i 川 x '¥1' 一ムL「dρ./>ルv
ん |いr-r戸川'1 | 

としてBが導かれる。

(2.5) 

笑際にv，nを得るためには数値計算によらねばならないが、特に対称性の良い導体モデルを
. 外lいるときは解析的に決定できる場合があるa 球対称モデルについては次章で触れる。

• 

12 



3.電源推定問題

脳磁図やj脳波をillljり、それらの起源を明らかにすることは非常に興味深い問題である。結

果(検出された信号)から原因(信号i1，ijOを見出すという意味で逆問題(inverseprobl巴m)とよば

れる。まず、頭部とその内部にあるi電源をモテ'ル化する必要がある。このモデルの性質は電源

推定の信頼性に直接関わるので踊IJ心の注意を嬰する。モデルを用いて計算機内で脳波 ・脳鍛図

般に、順問題を解いて得られた!言埼を言十算することを順問題(forwardpmblem)という.

信号と実際に測定された信号の差を最小あるいは零にするようなモデルパラメータを探索す

る。

3.1電源モデル(電流双極子モデル)

電源を*~定するためにはそれを表現するためのモデルが必笈である。先に脳内電源は大l消

皮質の錐体細胞にと1:ずるEPSPの総和であることを述べた。ニューロンレベルで電源をモデル

化するとなると一つ一つの錐体調日胞がそれぞれ等仙沼流双桜子川(巴q凶val巴ntcun-，巴nldipole: 

ECD)で表現できるであろう (Fig.3.1)。そしてある皮質飯野内で、等しい方向性を持った錐

体制胞が同時に活動するとき、全体として一つの電流双滋子のような信号源として煉る舞う。

逆に、電流双極子でl脳内泡源を表現するためには、電波となるニューロン集団が局在している

こと、それらが時間的に同期していることが必要であるといえる。これまで治時の短い丙現性

の良い信号について多くの研究が成されてきたが、その信号を表現するためにこのl'li.ー電流双

極子モデルが用いられ、成功している[24，25J。電ffrt双極子は最も簡略化されたモデルといえ

ECD 

.1 

るであろう。

民

ω】』
0
0

世(主体制IJ泡

Fig.3.J皮質量m体細胞と対応する電流双綾子モデル。赤色の氾流双健子は多数の錐体細胞の同

月]活動に対応する一つの等制li電流双健子。

13 



康近になって、比較的潜時の遅い反応を対象にした脳磁図計測が盛んに行われるようになっ

ている。しかし、現状ではその電源については精度の高い推定が行われているとは言いがた

い。まず、潜時が退くなることにより、情報の並列処理が進んでいることが考えられる。脳内

の後数の部位が同時に活動しているであろう。最小数の電流双樋子を用いて電源を表現するこ

とは、妥当な手法かもしれないが、推定されない電1僚が推定結果に怒影響を及ぼす可能性が高

い。また、電波双極子数が多くなると誤った解に到達する可能性が極端に高くなってしまう。

実際の電源推定に直面したとき、電i原位置についての事前情報が全くないならば、2つの電流

双峰子を見つけだすのが精いっぱいかもしれない。しかも、 その2つの電源問の距離はある程

度離れている必要がある。また、 i師寺の長い信号の場合、再現性が慈くなることは避けられ

ず、電源推定のもとになる信号の信頼性すら危うくなってしまう。

1 )官主流双極子 .無限微小電、流。位置とモーメントのパラメータのみを有する。

2)再現性・単一試行毎の応答の類似位。加算平均を行うためには高い再現性が求められる。

3.2 !求モデル内の電流双極子による磁界

均一導体球あるいは複層同心球中に電流双恒子があるときそれが球の外につくる磁界は次

式によって求められる(Fig.3.2)[23)o

ル会(fi'QX刊 xro' rV'F) (3.1) 

，， 

=
 

r
 
a
 --

0
 

{/ = r -ro 

F=α(ra + ，2 -ro . r) 
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球モデル中心を座標原点として、 E盛界isil定点r、電流双極子位置r"、電流双縫子モーメント

Qとしている。 (3.1)式からB(r)は球モデルの半径や導君主率によらずに求められることが分か

る。また、この式から電、流双極子のradjaJ成分りがつくる磁界は完全に容となることが分かる。
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sphericaJ model 

fig. 3.2 '11Z流双極子と頭部uポモデル磁界計測点の位置関係。Y;J<モデル中心を原点。とし、電流
双桜子モーメントQ、電流双極子位置r。、 面接界割以'!)点rを定義する。

すなわち脳磁閣として計i!!!される信号は電源のLangentia!Ji)(;分"がつくったものである。逆に、

脳内電源を推定する場合‘ tangential成分のみが対象となり、 racllall，Ji，分は無視される。頭部

モデルが球対称導体である場合、 一つの電流双徹子がもっパラメータは位置 3成分、 tω19巴n-

l凶成分のモーメント 2成分であり、音!'5パラメータの指定問題となる。特にradial)J1句の他界

成分は次式で計算される。

Br(r) = B(r)ι110竺E
，. 4]1; αJ (3.2) 

これは、 ViOI-Savartの式そのものであり、球モデルに対してradial方向の磁界成分2)を測定す

る場合、導体球モデルは完全に無視でぎることが分かる。計測される信号は兵空中の電流双桜

子がつくる信号に等しい。実際のSQULD磁来計のセンサは、コイル而が頭部表而に対してお

よそ平行になるように配値されるため、 計測される信号はradial成分がほとんどであると考え

られる. 従って実際の!Iì~磁|辺信号はそのほとんどが直般電源から発生するものであるとして式

(3.2)により言|ー算できる。以上の議論からl断滋図沿線推定は、頭部モデルの位置が多少ずれたと

しても大きく結果は笈わらず、比般的良好な推定を行うことができるであろうと考えられる。

15 



センサと頭部の位置関係を正確につかんでおけば、脳内の電折、位置も正確に推定できる.とれ

が7喧折、推定問題において1Iit4磁図が脳波に比べて優れるとされる大きな理由である。

実際のヒトの頭部形状は球とは言い難〈、それを球で仮定するととは一見良くない近似で

あるように忠われるが、実際には短い計算l時nnで良い成果をあげている。

1)沼流双極子のradieu成分:導体球モデルの中心から電流双駆子の位置に向かう方I';J成分

2)11白磁図信号のradial成分:導体球モデルの中心から磁界計測点に向かヨ方向成分

3)tangentieU成分 radieU成分を除く他の2成分

3.3三層球モテ.ル内の電流双健子がつくる電位

脳波の場合、導電話終の不均一領域に影響されるととろが大きい。頭部モデルがn周の同心球

対称草字体、あるいは共焦の精P:I体導体である場合は解析的に電位分布を求めることができる

[10.11.26]。とこでは、単屑球モデルと三層|百j心球モデルについての電位計算式を記述する。

Fig.3.3に座標系を示す。球モデルの'i"心を原点としたデカルト座標系で、電源の電mt双僚子

位鐙はz!I!IIJ上、モーメントはω¥.0.m)でxz平蘭に固定されている。但し、 m，とm
rは正の値と

する。

半径R.導'ill率oの単j晋球モデルの場合、モデルの表面上の点八における電位は次式で表さ

れる[7.8]。

y 

正

Fig.3.3滋{4>:球モデルを用いた脳波信号計算のための1M際系
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とえ

Fig. 3.43府同心球頭部モデルa

三:lt〉。
~SkUll σs 

川)=品 2n示lb"-'. r nm，P，，(…)叩 J…吋 (3.3) 

ここで、 b= z/l?"であり，p.(cos a)， P:(cos a)はそれぞれLeg巴nclreの多項式、陪多項式で

ある。

頭議官の導'屯率は!悩や頭皮の80分のi程度であり、頭蓋骨の燭による影響は少なくとも考慮

する必要があると考えられる、)脳表問、頭室長骨表前、長買皮表面をそれぞれ半径r
1
，12・lぞの球殺

で表し、 l胞と iî~皮の導電東を o 、 l!i~策骨の導電率を (J ，で表現する (Fig.3 .4)。三厨J)j(モデルの

妓外殻表前での電位は次式で求められる[6，8]。

V門ω(何附α州州吋吋p灼ト吋)=吋討=古材誌品叶主杵料2半いf旦4ヰ平引1ら守ヂ刊7示μ杓子ド片よ勾b.-'問|陣阿糾判判叫|川川仙l卜トト/l川附川lf附即州f1川州11ザtυJ (3.4) 

ここでb=z/lぞであり、

d.= [(11+ 1叶斗(1十 l川/，'.+'-!z'.+ ') -n(l -5')¥引が 1

。5)
五=r，/R，!z=r2IR 

と=31
11踊I滋図の場合とは異なり、モデルの球の半径、導ffi:E終の彩智は大きいであろうと考えられ

る。また、j附磁図のセンサが頭部とは離れて独立に存在していたのに対して、 l脳波の場合セン
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サは頭部に接触しているため、 iJl.1J定点を正篠に把題する意味でもモデルの選択は重要である。

球対称モデルを用いて電源を推定しようとする場合、球モデルと実際の頭部形状が正確に合わ

ない限りセンサと電源の位置関係を正確に把鍾することは不可能である。頭部のせまい範囲で

の測定ならばうまく推定を行えるかも知れないが、広い領域で計視l隆行う場合、頭部と球モデ

ルの相違は無視できなくなり電源推定は不正確なものになるであろう。正確な電源推定を期す

ためには、笑形状モデルを作成して用いるほかないであろうと思われる。

また、更に頭皮組織層と頭蓋骨層の聞の髄液の層を考慮した4層同心球モデルを用いた電

位計算も行われている[9]。

3.4任意形状頭部モデル

球対称、モデルは作成の手間がかからず、脳波や脳磁図の計算時間も短く済み、有効な結果

を導き出すが、厳密な電源推定を行うためには限界が見える。電源推定の信頼性を高めて、脳

磁図や脳波計iJltJの重要性を増してゆくためにも、より実際の頭部の構造を忠実に模擬した頭部

モデルを作成し、電源推定を行うことは重要である。

導電率の異なる境界を有する任意の導体中の包源がつくる電位分布や磁界分布を計算する

ためには、境界要素法が用いられる112，13，27，28J。境界面を微少な薗要素の集まりで構成

されると見なして、数値計算により信号値を得るため、美大な計算量が必要となる。しかし、

計算機能力の急激な進歩によって、今日では実用も十分に考えられる手法である。実形状モデ

ルの有効性を示す多くの報告が成されているい410

MRI画像から、頭皮、頭蓋骨、皮質の境界面はおおよそ判別できる。最近は、 この境界面を

他出して頭部モデルを作成し、電源推定に用いる研究が進められている[29]0このモデルは被

験者ごとに作成すべきであり、実用性を考えるとその行程は自動化されることが強〈望まれ

る。これもまた、重要な研究課題の一つである。各層の導電率については、過去に提示された

値を慣習的に用いている場合が多いので、十分に再検討する必要があると思われる。

生体組織は全ての方向で同じ導電率を有するとは限らず、異方性を考える必要があるかも

しれない。球対称導体については、導電率の実方性を考慮した計算法が示されている[1]]。将

来的には、~形状で異方性までを考慮した頭部モデルを用いた電源推定を行うことが期待され

る。
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3.5パラメ ータ最適化問題

適切な電源モデルと頭部モデルを用いて、電源パラメータの値を決定する。いわば、最も

確からしい電源の位置、モーメントなどを推定する。推定される篭源のパラメータによって、

権定問題は非線形なもの線形なものに大別される。

3.5.1非線形最適化による解の導出

頭部モデルを決定し、電流双極子の数を予め決定すれば、評価関数を最小とするパラメー

タの組を見出す問題となる。評価関数はモデルがつくる信号と計isII信号の差を表現するもの

で、例えば次式で表される。

ど=会(叫2 (3.6) 

Yl川 easllredsなl1a/

Yλ制 'sl.}・sil/lu/aledsigl1a/ 

ここで、YJが測定信号、 y~h\dd ， Jはモデルから計算した値である。O"Jは各チャネル雑音の標準

偏差である。問題となるのは、 localm ln im umに陥ることなく、いかにしてglobalminimum

を見出すかであるが、そもそも、実際の推定では、得られたものがglobalminimumか否かは

分からない場合がほとんどである。 χ2のglobalminimumを見いだすために、多織なアプロー

チが試みられている。局在電源が一つの場合はglobalminimumは明瞭なピークを形成し、ほ

とんどの場合うまく推定できる。二つの局在電源が存在する場合は、それぞれが空間的に十分

に離れており、信号源として十分な大きさであればglobalruinimumを見いだすことができる

であろう。しかし、 3つ以上電瀬が存在する場合は、多くのlocalminimumが存在し、 glo-

bal minimumを見いだすことは筏めて難しい問題となる。さらに問題となるのは、且lobal

mlnllTIUmと同程度に小さなlocalm in im u mがいくつか、あるいは多数存在してしまうことで

ある。このような場合、得られた解に関して信頼性が極端に低下してしまう。 3つ以上の電源

を推定するためには、信号のS/N比をよげる、モデルの正確性をよげるなどの策が考えられる

が、現状ではほとんど不可能であると恩われる。また、モデルの不適合性と信号へのノイズの

混入は、 globalminimumが解であると推定すること自体疑わしいものにしてしまう。すなわ

ち、真の解がglobalminimumと一致しないことも十分にあり得る。
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global minimumの燦索アルコ@リズムとしてLevenberg-Marquarclt法[30)はその代表的な

もので、他にsimulaLedallJ1eali ng法、 j虚伝的アルゴリズムなどの適用も試みられている

[:J1]。現在、医療の場で利)i'Jされているのはこの種のf目減推定法だけである。特に、局所性の

高い電源の場合に効果的である。

3.5.2線形最適化による解の導出

電源の存在する点を予め筒定してしまえば、推定されるべきは各々の電流双極了・のモーメ

ントのみとなり線形問題として扱うことができる。測定磁界をb=bl i = 1，2. ...， MY，推定

したいパラメータをqニq/j = 1，2..... N Yとすれば、次の述立β程式を得ることができる.

z 

z 

••• •••• ••••• •••••• ••••••• ••••••• ••••••• y 

. . . 
・・.. . . . . . 
・・・.. . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . . 

. . . . . . . ・.. . . 
・・・・.. ー.. . . . . . . . . . . . . . . . . . . y 

-・・
，

.••• ••••• •••••• ••••••• ••••••• ••••••• -・・.. . . . . . . . . . . . . . . . . 
・・・・・.. . . . . . ". . . . . 

• • • 

Fig.3.5半後8cm球モデルの球モデルの l二、ド分をf/:II煽5mmのメッシュに区切り、その絡1"

点に解~附lを限定した場合。
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Lq=b (3.7) 

ここで、 L= (1，)はリードフィールド行列(Iead.fieldmatrix)と呼ばれ、順問題計算方法によっ

て決定される。しかしふつう、信号数Mに比べて未知バラメータ数Nがずっと多いので、解は

一意に決まらなし、。例えば、解の存在領域を半径8cmの球モデルのよ半分で間隔5mmの格子

点、に制限したとすると、一つの電流双極子についてモーメントの3成分の推定パラメータが存

在するので、推定パラメータ数N=268J1となる。電流双極子モーメン卜をradial成分に限っ

たとしてもN= 17874となる。現在のSQUfD磁束計のチャネル数が200-300程l変であること

から、 M=300すると未知パラメータ数は信号数に比べてー桁以上大きいことが分かる。従っ

て、無限に存在する解の中から何らかの強い制約をもとに一つの解を導き出す工夫が必至喜とな

る。 J欠の式は、代表的なアルゴリズムであるMNLS法[32，33，34]により導かれる解である。

q=L'b θ8) 

L' =U'(LLつ1 (3.9) 

レはリードフィールド行列の一般化逆行列であり、結果として最小二乗ノルム解が最適解とし

て求められる。すなわちこの場合の制約条件は、

11 q //1→mlJ1 (3，JO) 

である。この程の電源推定法による解は解の制約に大きく左右されるので、得られた解をその

まま脳内電源として解釈することは非常に危険であると言える。電流双極子パラメータの非線

形巌適化法と同様に、 1 ~2 カ所に局在した電源の場合は、比較的良好な結果を導き出せるこ

とが多いが、 3カ所以よの電源あるいは複雑に広がった電源の場合の解の信頼性は低い。電源

位置推定に関しては、先に述べた電流双輝子推定法と比べて優れているとは言いがたい。た

だ、初期値によらず解を求めることができる点は電流双極子推定法に比べて優れていると言え

るであろう。また、局在した電源の位置はある程度分かるとしても電源分布の形状や大きさに

ついてはほとんど有効な情報を得ることはできない。そもそも、信号数に比べと未知パラメー

タ数があまりに多いことが問題の発f端である。信号数の飛躍的な増加はほとんど望めないの
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で、推定問題以前にあらゆる情報源から未知パラメータ数をできる限り小さくする工夫が必要

である。

3.6電源推定の方向性

現状で脳磁図や脳波を用いて電源推定を行い、確からしい解を得ることができるのは局在

した電源が一つあるいは十分に離れて二つ存在するときに限られる。これは、電涜双極子推定

法が出現した当初からほとんど変わっていないといえる。しかし、ここにいつまでも留まって

いたのでは脳磁図、脳汲言十測による脳機能計調IJの未来は開かれない。少しでも多くの有効な情

報を得る努力、電瀬推定の可能性の限界を広げてゆくことが重要である。

最も大きな問題は、情報量が少なすぎることである。前節の線形パラメータ推定で述べた

ように、一般に信号数に比べて未知パラメータはずっと多い。しかし、脳滋図と脳波は他の計

測手法では決して得られない重要な情報を含んでいることもまた事実である。それを有効な形

に導き出すためには、電源後定に用いるモデルの精度を上げること、制約条件を加えて解をで

きる限り絞り込むことが不可欠である。計算量は飛躍的に大きくなってしまうが、実形状頭部

モデルを用いる必要性は今後益々大きくなってくると考えられる。更には、導電率の異方性を

考慮する必要性が生じてくるかもしれない。また、現在のほとんどの電源推定では、明らかに

解が存在しないところを解領域に含めているといえる。たとえば、脳の場所によって篭源密度

には上限が存在するであろう。 Okadaの推定によれば、大脳皮質の電源密度上限はO.4nAm/

mm2とされており[35]、また海馬の錐{本細胞層ではそれよりも大きい電源密度が存在し得る。

一方、大脳の白質にはほとんど大きな電源密度は存在し得ない。このような、生理学的知見を

制約条件として積極的に取り入れることによって、後定パラメータをできる限り少なくするこ

とは最も効果的な策であるといえるであろう。脳の各部位における脳磁図や脳波の発生機構を

詳しく翻べる研究の進展が期待される。



4.広がり情報を有する電源モデル

これまでの脳波や脳滋図の電源推定の目的とするところは、局在電源の位澄推定に弱まっ

ていた。しかし、実際の脳内電源は、皮質に広がる多数のニューロンの活動であるから、空間

的なjムがりの情報は確かにJ脳磁凶やl脳波信号に含まれているはずである。それは‘点であるすE

mt双極アでは表現できない.こζでは‘ mi1iilの広がりを表現することを目的として泡源モデル
を提案し、脳磁図の電源推:定シミュレーションを行う。

4.1 spreading source model 

24iで述べたように t 脳内電源は非常に多くの錐休j制胞の輿命によるものである。それぞ

れの錐体制u胞は、微小長さを流れる微弱な電流であり、小さな電流双槻子としてモデル化する

ことができる。皮質のある局所領域に広がる電源をできる限り忠実にモデル化しようとすれ

ば、 Fig.cl.Jのように非常に多くの電流双優子の集まりとして表現されるであろう。具体的に

は、一定の¥A;l:!l'になるように電流双極子を置き、それぞれのモーメントは電源の簡に対して電

荷な向きに同定する。側々の電流双極子の大きさは実際の脳内電源の様子に従って決定される

必要があるが、ここでは全て等しい大きさのモーメン卜を有するものとして仮定する。この仮

定がどの限度うまく脳同、r屯源を表すか分からないが.1.脳内電源の広がり考察するためには効果

的であると考えられる。電源領域内の屯流双樋子密度をd、電源領域の而符iをSとしたときこ

の11:tVjJ(のモーメントpを次のように定義する。

P=21 pa同~ ~Sd (4.1) 

Pd•伊仏は構成する~~統双極子の大きさを示す。

------

Fig.4.1皮質の活動領域と多数の沼流双極子でこれをモデル化したもの。
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Fig. 4.2 slJreading sourぽ model.綿子点間隔lmm、電源密度lnAm/mm2.

脳皮質の形状は複雑に入り組んでおり、電源の広がる方向もー織ではないので、脳内電源

の広がりのJ形は様々である。しかし、ことでは般的に電源をうまく表現できるモデルとする

ために、 7主総領域を平而上の半径aの円内とした。以降、このモデルをspreadingsource 

modelと呼ぶe このモデルはある程度皮質の平らな領域におよそ円状に広がる電源を表現する

のに適当であり、ある一方向に偏って広がる'屯源を表現するには不適当であるといえるであろ

う。電源領域は間隔lmmのIf_方形絡子に区切られ、その絡子点上に一つづっ1ω礼J11の大きさ

の電流双極子をi置いた@すなわち、電源管度はl凡.'¥111/11111'0である固このモデルを用いて、/fI，目

磁図信号を計算する旬なお、この電源領域内の中心をもって電源、位置と定義する。

spreading sourc巴 moc1clのモーメントPは式(.. 1.1)においてd== I nAm/mm'とすれば、
% 

Ps'= j{，(I2 14.2) 

として計算される。

4.2 HSD (hexagonal spreading dipole) model 

広がりを含めた~ilh(挑定を論じるために、新たに電源モデルを提案する。 実際の泡段、挑定

に用いるためには、 言|算盤を少なく押さえることは重要である。ここでは、できる限り少数の

の活流双桜子を矧いて電源の広がりを表現することを試みる。催案するモデルの模式図を

fig.4.::JI:'示す。6角形の加点と"IJ心に6角形I(liに議J立なノ7向を向〈等しい大きさの電流双惚 F

Pを合言，.7つおいた。6角形部が電源の広がりを表し、電流双幅子の向きがニューロンの方向

性を表しており、皮質の平らな雨に広がる沼郡lを表現するために相応しいと考えられる。その

形状からh巴xag円nalS(lT聞く1ingc!ipo[eモデルと名付け、以降その頭文字をとりHSDmoc!巴!と
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Fig.4.4皮質に広がる電源を表現するHSDモデルの概念図.
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rig. 4.5 HSOモデルの頂点位置の固定e

呼ぶ。パラメータRを大小させることにより電源の広がりを表現させるので、竜流双極子モデ

ルのパラメータにjムがりハラメータRが加えられる。Fig.4.4は皮質に広がる脳内電泌を表現す

る(-[SOmodelの械念図である。なお、 HSOll1oc1巴lの場合も中心の電流双極7・位置をもって

電源位置と定義するa

HSO moc1elにおいて決定すべきパラメータは更に一つ存存する。l'igA.3の右上の図に示

すz附回りの回転である。しかし、このパラメータの寄与は非常に小さいのでこれを固定して

H只f)mod巴lを決定するe ここでは、 二つの頂点の電流双極子位鐙を、宮中dJ.電源、イ}l:i詮ベクトル

r、電源モ}メントベクトルPIこより決定される平面上に悶定した(Fig.4.5)。

4.3 HSO modelを用いた脳磁図シミュレーション

シミュレーションのための座標系をfig.4.6のように定める。脳磁図は、電源位i宣推定にお

いてj脳波に比べて優れていると考えられるので、 j脳磁闘の電源有t定シミュレーションを行っ

た。まず、 sprcaclingsourcc moclcl (<l : 0.25， 0.5， 0.75， 1.0， 1.25， 1.5， 1. 75， 2.0)を頭部モ

デル(球モデル)rkJZ納上(z=2.3，ー，8cm)において、 JR話儲図信号を計sj!:した。信号鋭狐，IIJ!:¥は、

ilU部球の上半分を均等に被うように頭部モデルとIff)心の半径11cmJ;j(般ょに160点配置した。

球殻簡に対して垂直なraclial成分を測定信坊と想定して、 HSOmoc1elを用いて電源推定を行っ

た。ここでは、電源の方向をY!tJHの正ノ対iJ， (0ム0)1こ I~定して、位置と広がりについてのみ扱

定を行った(Fig.4.7).また、比較のために単一電流双似チによる般定も同時に行った。推定
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Fig.4.8単一泡流双健子モデルとHSOモデルを井]いて推定された電源のモーメン トに関する
言手術。

に刀]いたアルゴリズムはLevenberg-Man:.luardll1.<である。

Fig.4.7に予め怨定したspreadingsource mod巴lの電源位置と推定位置の相違を示す固包

師、の位置およびJJ;がりによらず、単一電流双極子、 円50モデルとも再「定誤差はほぼlmm以内

に収まり、正確に位包括f定がなされているといえるであろう。tIi官官の広がった電線に|均して僅

かに位置の誤差が大きくなっているようだが、誤差として議論するには値しない。

sJ)reacling C]ipole mαlelを構成する電流双極子の総和を基準にして、持t定された'竜源のモ ー

メントの大きさを評価した(Fig.4.8) 0 HSOモデルの場合は7つの電流双題子で、機j泌されるの

で7倍して評価している。電流双姫子モデルの場合は電源が深いところにあるほど、また、そ

の広がりが大きいほど大きく般定結果ーが異なっている。半径2cmの広がりで深さ8cmの場合

に最も違いが大きく 13.6%であった。対照的にHSOモデルの場合は.ほとんど泣いは認めら

れず2%以内である。 HSOモデルは位置般定では電流双綾子モデルと同等の精度を期待するこ

とができ、 モーメントの般定については電流双紙子モデルよりも僑れていると言える。

実際の電源の広がり を:/，(1~;Qcするために、 HSOモデルのパラメータRをどのように解釈すべき

か確かめておく必要がある。FigA.9にシミュレーションで月1いたS111巴adingsource moc!elと

円SOモデルの広がりパラメータoとRの関係を示す。α=2 cmになると電源の深さによりばら

つきがあるものの、それ以下の範凶ではおよそ次の比例関係が関係が成り立つ。

R=O.78a (4.3) 
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fig. 4.9 sprellclillg sourじ巴moclelの半径パラメータaとHS[コmocl巴lの広がめバラメータRの
関係

Rが推定されれば、この関係を斤lいて実際の広がりの半径を推測することができるであろ

つ.

式(4.2)からuとPの関係は定まっているので、式(4.3)と併せて、 RとIPHsnlの関係が導かれ

る。

(4.3) I PIISD I~~ 耳 2 耳 R " 寸7一れ =ry(岡田0.74
この関係式はHSDmodelの二つのパラメータを結びつけるものであり、篭源推定に有効に

用いることができると考えられる。

半径パラメータRの性質

HSDmoclelをmいて.Jf(i定を行うときのパラメータRの性質について調べるために、推定M
付近のどの綴了を誹lべる。まず、 a=lclll、(0，1.0)のノ7向を向くspr巴adingsource moclelを

(0，()，7)(cm)に霞き、J]iI!iJ，滋図信号を計算し維たを行った結果、 R= 7.58 111mの値を得た。他の

パラメータを固定してRのみを変化させて(l?ニ0-2 cm)どの値を言|算した結決をfig..J.lO

に不す。 比絞のために、位置パラメータこに関するどの値も同時にポしていると = 6~8cm) 。

こがlijJ隙なx2の最小ピークを形成するのに反して.Rの方は推定解よりも小さい領域で(R< 

7.58)に極端になだらかな勾配をなしている。このことから、パラメータRに関する般定が不正

礁なものになりやすいであろうと考えられる.そこで、脳磁|苅信号に中罪者が混入した場合の常
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源推定シミュレーシヨンを行った。まず、先に計算した脳磁図信号に対してSINttがおよそ20

となるような白色雑音を加え、新たに脳磁図信号を10例作成した。これらの脳磁図信号をもと

にパラメータzとRについてどの値を計算してそのピーク形状を比較した(R= 0 -2 cm ， Z = 5 

-9 cm) (Fig.4.11)。グラフの縦車IHはシミュレーションの範囲で最大値、最小値をもとにlE

規イじされた値である。赤色で示される波形はノイズが混入しない場合を示す。どの最小値をと

るzの値1;1:6.4-7.4cmの範囲で変化しており縫定されるべき値を中心にして5mm程度の誤差

を想定した電源捻定を行うことができるであろうと考えられる。一方、ガの最小値をとるRの

値は0-1.205cmの範囲で変化している。 R=Oと推定される可能性も含んでおり、このパラ

メータを有効に推定することは不可能であることが分かる。すなわち、このパラメータを単独

で推定することは不可能であり、先に述べたようにパラメータPとの関連からRの値を決定する

手法は有効である。

電源のradial成分に関して

これまでのシミュレーションではtangential成分のみをもっ電源に閲して、 HSDmodeJの

モーメントの方向を固定して推定を行ってきた。しかし、実際の電源の広がりは多様であり、

HSD modclのモーメントの方向も推定される必要がある。 Table4.1はtangelltial成分のみを

もっ霞源がつくる脳滋図信号に対してモーメントの方向を違えたI-ISDmodeJによる推定を試

みた結果である。推定に用いる脳磁図信号は、。=1Cm、(0，1，0)の方向を向くspreadingsource

modeJがz= 7 cmの位置にあるとして計算されたものである。推定に用いるHSDmodelの位

置を(0，0，7)cmに固定し、パラメータ0を変化させて(0-900 )、RとPを同時に推定した。

Fig.4.10のオーダと比較すると分かるが、いずれの場合もχ.'1直は非常に小さな値に収束してい

る。実際に、 HSDmodeJの方向を推定することはほぼ不可能であると言える。脳磁図信号が

頭部モデルに対して半径方向成分のみを有する信号源に対して不可視的であることが大きな原

因である。この結果から、他のいかなる電源推定手法を用いたとしても、脳磁図信号のみから

電源のモーメントの方向、つまり電源の広がる商を決定することは不可能といえるだろう。電

源の広がる方向を決定するためには、脳磁図以外の情報に頼るほかないことは明らかである。

一つの手法として、脳磁図の電源存在領域を皮質商に制限することは有効であると思われる。

MRI画像から非侵襲的に皮質形状を抽出すれば、その上に電源領域を固定することができるで

あろう。しかし、次章では、 MR1による脳の形態情報を使わずに、脳波信号がもっ情報を推定

問題に取り入れることを試みる。脳波は脳磁図とは異なり、 radial方向成分信号源に対して高

感度であるため、電源の商を決定する有効な情報源となることが期待できる。
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Fig.4.IO KSDモデルのパラメータzとl干について推定解付近のガの保子。赤い=二角印はどの最

小値を示す。

" x 
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z(cm) 

9 0 0.5 1.0 

R(cm) 

1.5 2.0 

Fig.4.11ノイズが混入した場合のガのピークの+iJ巡。但し、 χ2iiilはシミュレーションのf路間内
で正規イじしている包
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、

Fig.4.12 HSD m氏l巴lの万向を定めるパラメータ0を導入し、実際の電源とは異なる傾きのHS[)
mod巴lを用いて電源推定を行う。

。 R P χ2 

(degree) (0101) (nAm) 

80 0.03 253.6 5.3E-05 

ほ〕 0.05 88.1 5.3E.05 

30 0.05 50.8 5.3E-05 

20 0.16 46.9 5.3E・05

10 0.39 44.7 5.3E-05 

5 0.79 44.2 5.2E-05 

2 20 44.1 4.9E-05 

3.6 44.1 41E-05 

。 7.6 44.1 3.1E-09 

Table4.1 mi1.ili推定シミュレーション紡裂。 6=0・は推定される電線とI-[SIコmodelの傾きが
一致する場合を示す。
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5.脳波情報の導入

lIijt言で電源の広がりを推定するためにj脳波情報を利用することが有効であると考策した。

ここでは、 3.3節の三l冒球モデルを用いて脳波シミュレーションを行い、実際に電源推定を行

うために舷定問題の具体的な方針を定める。

5.1脳波のシミュレーション

j脳波はj脳内の不均一領域の影響を受けやすいと考えられるので、その計算のためには、 liJ!

ggモデルの選択に細心の注意を払う必要があるだろう.導電車の極端に低い頭主主itの影響が無

視できないため、頭部モデルとして少なくとも頭蓋骨内領域、耳Ji1i骨、夏目薬骨外組織をモデル

化しなければならない。そのためにここでは、 3厨同心球モデルを用いてシミュレーションを

行った。 3層球の半径は小さい方から7cm. 7.5 cm. 8 cm、頭蓋脅内外の生体組織の導電率

を口 =0.03/Qm 、 ~議'陪の導電率を(J =0.0042/Q111とした[36J(Fig.5.1)。

Fig.5.3はZ刺l上z=6.5cmの{立鐙!こP=(O.1.llの電流双極子を置き、単j宮モデルと 3J晋モ

デルを用いて脳波ハターンを計算した結果である。俣号の絶対値がかなη異なるためにピーク

値を基準に量子化している.主幹層球モデルの場合(a)に比べて3屑球モデルの脳波パターン(b)

はピーク付近の等電位線の間隔が広くなだらかなパターンをj形成しているととが分かる。脳内

の分布電流がj)Ji策骨の影響を受けた結果である。更に、パターンの相違を詳しく調べるために

y-z平面上の脳波の愛情1バタ}ンを示す(Fig.5.4)oW11illiはFig.5.2にぷすパラメータαである。

(a)の実波形で比較すると、信号の大きさについては耳目議骨の影響で G~6分の 1 にまで押さ

¥: 三:;11田}:a-O.03/QJ 
~SkUIJ : Os = 0脳 2/QJn

Fg.5.1シミュレーションに用いた三府導体球モデル
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〆↓

、J， 

Fig.5.2シミュレーションに用いた3層球モデルと電流双極子位置

(a) 1 Layer (b)3 ulyer 

Fig.5.3耳目郁表面における脳波の空間パターンシミュレーション結果。(a)単周球モデル(b)

3層球モデルをmいた場合。
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Fig.0.4単層球モデルと3層球モデルを用いた脳波の空間ハターンシミュレーション結果。(a)

実波形(b)ピークイ直を基準に正規化した波形。

えられている。(b)はピーク値を基準に正規化したパターンであるがこれで比較しでもハター

ンの相違は明らかである。-w-屑J;J<モデルを用いて電源推定を行うと、電源の大きさ電源の位置

ともに誤った解に到達する可能性が高いと言える。このような結果から頭蓋骨の影響を考底す

ることは不ロJ欠であり、 3J晋球モデルを矧いることは重裂であるととが分かるe

!脳波の電源fffi定の場合、頭部モデルの性質は電源指定結果に大きな影響を及ぼすと考えら

れる。球:'X't称モデルをmいる場合、 JI白磁図の場合とは具なりモデルばの位皆、半径、伝導j主な
どの影響を終視することはできない。微妙な頭部モデルパラメータのずれは電源推定に影響す

る。そこで、頭部モデルのパラメータがいくらかずれた場合の脳波の空間パターンについて調

べるためにシミュレーションを行った。具体的には頭務管の導電率を変化させて(ロ;=k円以 k 

= 0.1，0.8，1.0，1.2， 2 .0)y-z平面上での脳波パターンの違いを自.~ぺた (Fig.5 . 5) 。電源モデル、

電流双極子はFig.fi.2に示すとおりである。(日)は原波形、 (b)はピーク値で正規化した波形を示

す。(a)をみると導電本の変化は特にピーク値を大きく変化させてしまうため、脳波の原波形

をもとに電線維定を行うとモデルのノ卜迎合の影響が直接的に誤った解へと結びっくであろうと

考えられる。 (b)における波形を比較すると、 20%程度の罪事電釈の変化ならば波形の変化はほ

とんど認められない。 従って、 l脳波の'I~源推定を行う場合、 信主母寸の絶対ir倣l由由をz評j平干価するのではな

く相亦対I的なパ夕一ンとして普劉評i

タ11を釆じることにより電並似ji折推ti'定Eを?行守う手法を提草楽言する.
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Fig.5.5lm蓬骨層の導電率を笈化させたときの脳波の空間パターン。 (a)災波形(b)ピーク値

を基準に正規イじした波形。

5.2脳磁図と脳波を組み合わせた電源推定

5.2.1 complete dipole推定

これまでのシミュレーション結果をふまえて、脳波 ・IR追磁図情報をj羽いた電統双極子般定

手法を提案する。単-mmt双樋子(位置r，モーメントplにより生成され、 H番目のセンサで検知
される脳磁図信号がsD阿円，(r，PI)(j = 1.2，... ，N)、1孫自のセンサで検知される脳波信号が

VD脚 1..，(r，pJU = 1，2，…，Mlで表されるとき、脳磁図と脳波の導出式はもそれぞれ、

MEGo，poI，.J =主B町内川 (5.1) 

EEGo<p"k.，=ゑ VOipolc.，(r，p，) (fi.2) 

と表現される(D:c1ipole数)。これらを用いて次の二つの言H!li関数を最小化する。

-
hl
h
i
ll
'
J'
 

n-
G
一

附

一
q
G
J
 

nι
一
M
一
NZ一
行

C
 

R
U
 
X
 

(5.3) 
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ω(~咋吋 (5.4) 

。は各チャネルの信号の標準偏差を表す。

まず、脳磁図信号から電流双綾子推定、 χ2M聞の忌小イじを行う。結果として、電流双極子の

!立鐙と半径方向成分を除くモーメントが推定される。この際、電流双極子モーメントの初期値

があまりにかけ離れたものであると、最初のパラメータ変更の後、電流双極子がモデルの外に

飛び出すなどの不都合が生じることがあるため、最初のパラメータ変更だけは電流双滋子の

モーメントのみに限る。次に、これらのパラメータを固定して脳波の電源推定を行う。推定す

べきパラメータは残りの未知パラメータである電流双極子の半径方向成分のモーメン卜のみで

ある。モデルの補正のためのパラメータuを導入して、式(5.2)は次のように変更する。

EEGD，pcJ，.I=主VD附 (叫 ) (5.5) 

モデルが適切なものであればM与1と推定されるであろう。最終的に法線成分のモーメント

を含む完全な電波双極子を決定することができる。この解のモーメン卜の大きさは電源の強さ

を表すので、異なる電源の大きさについて比較することが可能となり、脳機能局幹庁において有

効な知見を提供するであろう。高い篭源位置推定精度が期待できる脳磁図の利点と信号の半径

方向成分を反映する脳波情報の利点を電源扱定に取り入れたといえる。なお、脳波は全頭でiJjlj

JEされる必要はなくピーク付近の数チャネルで測定すれば十分であろうと考えられる。

W MEGXlMEG+ W 回 Gχ2EEGを評価関数とする方法も考えられるが、その場合、 w師 GとW
EHG
をう

まく選んで適当な重み付けを行う必要がある。しかし、脳磁図の電源推定が脳波に比べて明ら

かに優れているとすれば、脳波と脳磁図を同時に許イilliすることによって、かえって電源の位置

推定精度を落としてしまう可能性が大きい。脳波と øt~磁図を同等に評価するためには、頭部の

構造を厳密にモデル化した頭部モデルを用いなければならないであろう。
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5.2.3 HSD modelを用いた電源推定

HSDmodelの電瀬位置推定はsingled ipole推定による結果と大きく異なることは考えられ

ないので、 singledipole推定を先に行¥'¥，これを初期値とすることは有効である。電源のモー

メントについては、 singled ipoleの7分の 1をHSOmodelの電流双極子モーメントの初期値

とする。

電源の分布密度が分かれば、シミュレーションで示したように電源の強さ /P /と広がり半

径パラメータRの関数を導くことができるであろう。 R=F( / P /)として、 HSOmodeJがつ

くる脳磁図と脳波の値をそれぞれB川 /，Jr，p， R)、VI/s/，.;(r，p， R)とすれば、脳滋図と脳液信

号の導出式は、それぞれ、

問 問'D.I=主BHsD.lr (5.6) 

D I 

EEGHSD•, = ，f VH.即 ，(r，up..Fclup. 1)) (5.7) 

と表現される。これらを用いて次の評価関数を最小化する。

が昭二主(MEGγ吋 (5.8) 

χ2MEGの評価では、 HSOmodelの電流双峰子のradial成分とtangenlial成分の比を固定して

HSOmodelのパラメー夕、官邸原位置およびモーメン卜の方向3成分を推定する。そこで、電

源の空間密度の憶を与える必要がある。この値は、広がりの推定に大きく影響するので、厳密

な考察のよ決定されなければならなし、。電源推定の全体の流れをFig.5.6に示す。
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l脳波、脳磁図の岡|時計測l

clipole 位~とモーメ ン トの接線成分閤定

di polc modcl 

モーメントの接線成分と法線成分の比を固定

dipol己rlludelのパラメ}夕を HSDIIlodel 

の初期値として利用

HSDm仁xlcJ

イ言弓を表現する段通なトISDmudel 

Fig. 5.6 HSDモデルを用いた脳磁|盟、脳波電源推定手法
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6.体性感覚誘発脳磁図・脳波計測

体性感党信号はまず脳波で昔|測された。)j隊総図では1978年lこBrennerらによりはじめて計

測され[37J、視党誘発信号、粧品誘発信号とともに、これまで段も盛んに研究されてきた誘発

信号の一つである。神経生組学的に有川な知見をもたらすと同時に‘臨床応)"1:1にも大きな成果

が期待されている。特に、脳外科手術の古(Jに大脳中心背中を同定するために有効であることが示

されている。大脳中心構の前後はそれぞれ一次運動野‘ 一次感覚野と呼ばれる運動、 J惑党を司

る重要な部位であり決して傷つけてはならない部位である。従って、その活動源の広がりの大

きさを調べることは非常に重嬰であるといえる。

6.1体性感覚野

一次体性感党野(SOは大脳中心滞の後方に位置する。 Slは体部位局在機構が明|僚で、身体の

各部位から反対側の大j附に投射されている[:.l8J。大脳中心織の前下外側方向からf炎上内側方向

に向かつて順に、舌、口唇、額商領域、 手指、上肢、体幹、下j度、泌尿生般若告に対応する部位

Fig.6.1体性感党皮質

中心後構/
ノ

/ 
/ 
/ 

， 



が扱んでいる。これに対し二次イ料金感覚野(SlI)にも体昔s{立局δ:機械が認められるものの不明

際で、両側性の投射を受ける。

6.2測定システムおよび実験慨蔓

脳鐙図信号は、 N菅uromag社製122チャネルホールヘッドタイプSQじlDシステムにより計

測をf丁った。SWUlDシステムは外来ノイズを除去するために磁気シールドルーム内に設置ーさ

れている。磁界検出コイルは平田一次微分割であり、頭部周囲の61点でのそれぞれ2つの信

号を計測するCf1g.6.2)。背色の線がコイル形状を示す。計測される信号はコイルに垂直な磁

界成分のコイル面に治った2つの方向勾西日である.この形のピックアップコイルを有するシス

テムでは、電源の直上のセンサで最大信号が計測されるという特徴をもっo Fig.6.3はチャネ

ル祷号とセンサの位置関係を示し、青色の矢印は差分の方向を示す。矢印の先方のコイルに鎖

交した徽束から元の方のコイルに鎖交した!滋来を差し引いた分が信号として検出される。計測

される値は、各計il{lj点、におけるコイル頂上の法線方I"J磁場勾配であり、その単位はnソcmであ

る。

left back righl' 

Fig.6.2 SQUlD sysL巴mにおける検出コイル形状と配置
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Fig.6.3検出コイル搭号と差分方向

SQUJD 

Fig.6.4実験図。

back 
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Fig.6.5 10-20法に従う脳波電極装着位置。 凹1011とnasion 、両耳の穴をそれぞれ基準にして、

1:2:2・2:2:Jの比に分ける。
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Fig.6.6刺激系列

被験者は座った姿勢でヘルメット状のセンサ部に頭部を挿入し、一連の実験が終了するま

で固定される(Fig.6.4)。

脳波は国際10-20( ten-twenty)法に従い、 一次体性感覚野に信号源があるとき比較的大き

な信号が計測されると思われるFz，C3，C4，Cz，Pzの5点を観測点とした(Fig.6.5)。なお、基準

電俸は右耳に装着した。

眼の!flI)きは大きなノイズ源となるので、右目の上下に君主極を装着して眼亀図

(Electroocu lograph y; EOG)を同時に計測し、これがJ50uAを超えた場合計測された信号を

破棄している。また、脳磁図信号が3000ITを超えた場合も同様に信号は破棄するものとし

た。

サンプリング周波数997Hzで脳波、脳磁図の同時計調JJを行い、 0.03-333Hzのバンドパス

フィルタを通した後、刺激開始時刻を基準にして500回の加算平均を行った。



刺激呈示法

強度3mA、持続時間0.2μsecの電気刺激を用いた。刺激の程度は、被験者が意識できて、

筋肉が刺激されて動かないくらいの大きさである。単一試行の信号波形に対して、刺激が周期

的であることが妥因で発生する他の成分が混入することを極力避けるために、刺激呈示間隔は

700ペ000msecの闘でランダムに変化させた(Fig.6.6)。刺激部位は、左手手首の正中神経と

左手の5指の先端である。

6.3計測結果

健常成人2名(A:27歳男性、 B:25歳男性)の被験者について計測を行った。正中神経刺激

に対応する誘発脳磁図波形をFig.6.7、脳波波形をFig.6.8に示す。脳波、脳磁図いずれの波

形にも潜11寺O寸omsec程度までは刺激自体が発するノイズが大きく混入していることが分か

る。脳磁図波形は上下に二つずつのベアになっており同じ場所で測定されたこつの信号成分を

表す。右側頭上部において比較的大きな信号波形が得られていることが分かる。これは、二人

の被験者についてまた各刺激(5指、正中神経刺激)について共通してみられた結果である。刺

激と反対側の信号であるためSIの活動を反映するものと推測できる。

右側頭において比較的大きな信号を検出できた二つの測定部位において得られた信号波形

を比較すると、全ての刺激に共通して確認できたのは潜時約JOOmsec付近に現れたピークで

あった(Fig.6.9)。但し、指刺激に比べ在中神経の刺激の場合だけは10msec以上も潜時は短

かった。これは脳と刺激部位の距離の違いでは説明がつかなし」刺激部位の~g磁は20 cm程度

であり神経の伝達速度を50m/ secとすると信号の潜時のずれは4msec程度にしかならない。

原因としては、活動源のf闘犬の相違、あるいは双方の情報弛理過程の根本的な紹違などが考え

られる。実際、潜日寺20msec程度で最初の信号は感覚一次皮質に到達しているはずで、それか

ら85-100msecのピークを生成するためには既に多くの皮質のニユーロンを介していること

は疑う余地がな~'0潜時70msec付近とそれよりやや早い潜時にもSIの活動らしき信号が認め

られるがそれらは各刺激に共通ではなかった。

Fig.6.10とFig.6.11に二人の被験者について正中神経刺激に誘発された磁界信号をもとに

描かれた右半頭部のアローマップと計算された法線成分磁界の等高線図を示す(潜時70，80，90‘

100 m scc)。四角形はセンサーの位置と薗を表し、それぞれの計測点で測定された2成分の信

号により構成されるベク トルが矢印で表現されている。いずれの被験者についても、やはり右

側頭部やや上方に後方向きの電源の存在が伺われる。 SIの活動であろう。より電流双極子性の

高いパターンを示しているのは被験者Aのパターンである。一方、左半頭部についてみると
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Fig.6.7正中神経電気刺激による誘発脳磁図波形(被験者A)
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(Fig. 6.12)、側iiJi下部にm流双概子{症のパターンが認められる。右側頭上部の信号に比べる
と微弱ではあるが、その付近に信弓源カ苅字化することは明らかである。その位ti:tから、活耳目J源

は511であることが推測できる。S11はl向側性の活動パターンを示すとされているが、右側頭で

そのパターンが見られないのは、大きなSIの信号にJl日もれてしまっているためと考えられる。

・Ifの活動はHariらのグjレープにより潜時約100msecで験出されている[39，40Jが、ここで見

られた左側頭の活動もほとんど同じ控室時であり Helriらの報告を裳付けるものといえる。
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Fig.6.8正中神経電気刺激による誘発脳波紋形(被験者A)
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Fig.6.l0右側頭センサにおけるアローマップ及ひ拘等磁場線図(被験者A)
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コロ八f骨前人

Fig.6.12左側頭センサにおけるアローマップ及ぴ等磁場線図(被験者A)

50 



6.4電源推定

正中神経刺激により誘発された脳磁図及び脳波信号をもとに5章で提案した手法を用いて

亀源推定を行った。電源推定に用いる頭部モデルは、 3層同心球導体モデルであり、まずMRI

薗像を用いて頭護骨内側面の形状をトレースしてその形状に最もよく合う球モデルを求めた。

次に、求めた球モデルの中心座標と電極装着位置の距離を平均して最外殻球の半径を決定し

た。更に如収I画像から頭皮と頭護脅の平均的な厚さを調べ、内側の2つの球殻の半径を決定し

た。

電源の空間密度はOkadaにより見積もられた値(0.4nAm/mm'l[35]を用いた。電源推定

位置とモーメントの方向をMRJ画像上に表示したものがFig.6.13である。推定された電源の

強さPは13.8nAm、RfI直は2.58mmであり、とれから電源の広がり面積は33.1mm之と見積も

られた。電源密度として見積もりの最大値を用いたので、電源の広がりの大きさとしては震小

値が見積もられたといえる。

潜時80m日 cであるので体性感覚信号としては中潜時の成分であるといえる。推定された

位置は右側頭上部、中心潟のやや後ろの中心後溝付近である。すなわち中心後話事前壁のSl2野

と後壁の連合野5野から 7野にかけての領域に電源が存在する可能性が高い。 Forssら[41]の

報告では、同じく正中神経刺激に誘発された信号について、その起源が体性感覚連合野の5，

7 野であると推定している。その浴時が70~110 msecであったことからここで推定された電

源も同ーの電源である可能性が高い。

Slの受容野は3.、3b野で最も小さく、 1， 2野と後方にいくほど広くなる[42]とされてい

るので脳内電源の空間密度は次第に小さくなっていくものと推測できる。すなわち、その空間

密度を正確に把握してHSDモデルによる縫定を行うことが望ましいといえる。電源密度に関

1る更に詳細な情報が望まれる。



Fig.6.13正中神経刺激により誘発された潜時90msecの脳磁図及び脳波信号源推定結果(被験

者A)。提案する電源推定手法の適用結果。
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7むすび

脳磁図と脳波の電源の強さ、広がりを推定することを目的として行ってきた電源推定シミュ

レーシヨン、脳内電源解析結果から得られた知見についてまとめる。

し 脳内電源の広がりを記述することができるモデル(HSDモデル)を提案した。

2次元の広がりを表現するために7つの電流双極子を用いて新たに電源モデルを作成した。

均一な電源密度、円状の広がりを有する電源がつくる脳滋図信号を計算して、 HSDmodel 

とsiDgledipole modelを用いて電源推定シミュレーシヨンを行った。位置推定では同等の精

度が得られること、電源の強さの言利国ではHSDモデルの方が優れていることが分かった。単

一電流双峰子の推定では、電源の位置が頭部表面から深いほど、また広がりが大きいほど期待

する電源モーメントよりも大きめに推定されることが分かった。すなわち、 HSDモデルを用

いることによって電瀬の強さの推定において精度の向上が期待できる。

I-ISDモデルにおいて電源の広がりパラメータRとモーメントP
II、ωとの聞に次の関係が保たれ

ることをE窟認した。

l 凡。[=O.74R' (7.1 ) 

電源の存在する薗が決定したとしても、広がりを表すパラメータRを単独で推定することは

できないことを示した。この絡果から、一般に2次元面に解の存在領域を固定したとしてもそ

の電源の広がりを推定することは不可能であることが分かる。別の制約条件が必要である。こ

こでは、広がりパラメータRはモーメントの大きさP
lISIl
との関連から決定することを提案し

た。

脳磁図のみの電源推定では電源の広がる面の傾きを推定することが事実上不可能であるこ

とを示した。脳磁図が電源、のradia 1成分に対して不可視的であることに大きな原因がある。

従って、予めMRI画像などから皮質面に解が存在する面を固定するか、あるいは電源のradial

成分に対して感度のよい脳波情報を併せて解析する方法が有効であると論じた。

2. 単周球と 3層球モデルを用いて脳波の空間パターンを計算した。

脳波の電源、について調べるためには頭重量骨の影響を無視することができないことを示した。

球対導体モデルを用いて電源を推定しようとするとき、実際の頭部形状と完全に一致させるこ

とは不可能である。脳波の場合頭部モデルのパラメータのわずかな変化により計算される信号

が大きく変化するため、信号の絶対値を評価すると電源捻定を誤ってしまう可能性が高いこと

を示した。正規化した脳波の空間パターンを評価すると、モデルパラメータのずれの影響が少
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とにより電源推定の安定性を高めることを提案した。

3. HSDモデルを用いた電源推定手法を提案した。

先に、脳磁図信号から単一電流双極子の位置、モーメントのtangential成分を推定する。続

いて脳波の頭皮よパターンからradial成分を推定し、単一電流双極子の位置とモーメントの全

ての成分を推定する。ここで推定された霞流双極子は全ての方向成分を有するので、電源の電

気活動の規模について有効な情報を提供するであろう。

推定された電流双極子をHSDモデルの初期値として用いる。すなわち、単一電流双健子の

位置をHSDモテールの中心座標の初期値とし、単一電流双優子モーメントの大きさを 7で割り

HSDモデルを構成する電流双極子一つあたりのモーメ ントの大きさの初期値とする。更に、

単一電流双極子のモーメントのtangential成分とradial成分の比からHSDモデルの傾きを決定

する。電源の広がりパラメータは電源モーメントとの関係式から決定される。その際電瀬の空

間密度の値を必要とする。最後に脳磁図信号のみを用いてHSDモデルのパラメータを推定す

る。

4 体性感覚誘発脳磁図・脳波の同時計測を行い、 3で提案した手法の適用を試みた。

左手の5指と手首の正中神経の電気刺激を行い、脳波と脳磁図を同時に言十1fl1jした。正中神

経刺激により誘発され、潜時90msec付近に現れた脳磁図信号パターンが明瞭な局所性の高い

信号瀬のパターンを示していたため、この成分について電源推定を試みた。

電源推定において、電源密度の値はヒトの皮質で見積もられている上限値0.4nAmf mm' 

を用いた。その結果、電源の位置と同時にモーメントと広がりの大きさの推定値が得られた。

電源の強さPは13.8nAm、広がりの面積は33.1mm'と見積もられた。

HSDモデルは、少ないパラメータで広がりを表現するために設計したモデルである。その

ため、脳内電源が皮質の比較的平面的な部分に広がっている場合は有効性が大きいと思われ

る。反面、助率の大きい皮質部分に広がる電瀬の推定には適さないだろう。また平面に広がっ

ていても、その分布形状が円から大きくずれてしまうと正確な推定を行うととができないと考

えられる。

本研究では電源密度として、ヒトの皮質で見積もられている上限値を用いた。従って、推

定された広がりは下限値と解釈した。実際の脳内電源の密度は皮質の部位によって異なると考

えられるので、その電源密度が更に詳しく調べられて篭i原推定に適用されたならば、維定され

る広がりは更に意味あるものになるだろう。
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脳滋図や脳波の計測による脳内亀源推定の精度を高め、またより多くの情報を導き出すた

めには、現在の情報量の不足を補う工夫が必要である。計測システムの多チャネル化について

は、 300チャネルを越えるホールへvドタイプのSQUIDシステムが実用化され、これ以上の飛

躍的な信号長の増加は期待できないであろう。チャネノレ数はある程度以上になるとチャネル閣

の信号の独立性が小さくなり、信号量自体はほとんど変化しないと考えられる。空間的な補聞

がなされるだけである。また、ノイズ除去技術の向上は信号の品質向上のために重要である

が、しかしたとえSN比が飛躍的に改善されたとしても信号畳自体が飛躍的に大きくなること

はない。

最も効果的であると思われるのは、生理学的知見を$-IJ約条件として効果的に電源推定に取

り入れてゆくことである。まず、電源の存在する空間をできる限り制限することは非常に効果

的である。電源存在領主主を大脳皮質ょに制限して、更にモーメントの向きを皮質面に対して垂

直な方向に固定することで電源推定の可能性は更に大きく広がると思われる。脳内電源に関す

る知見は最大限に有効に用いられるべきである。

本研究では、定源密度情報を新たに電源捻定問題に取り入れることを試みた。これまでの

電源推定では考慮されなかった生理学的知見である。電源密度に関する知見は未だ十分である

とはいえないが、非常に重要な情報を提供することは間違いない。不当に大きな電涜双極子の

推定は避けられるであろうし、また分布した電源を推定するためにも制約条件として用いられ

るべきであろう。

頭部モデルについては、実形状モデルを用いる必要性は益々高まってゆくと恩われる。こ

れまでは球対称モデルを用いて比較的よい成果を得ることができていたが、より正確な電源推

定を行い、より多くの知見を得るためには突形状モデルを用いることは必須である。 MRI画像

を元にして、自動的に不均一領域の境界面を抽出し、頭部モデルを作成することが望ましい。

将来的には、導電E事の異方性までを考慮した頭部モデルを作成する必要性が生じてくるかもし

れな~ ¥0 その段階になると、脳磁図と!脳波は脳機能計四IJ手段としての立場を確立し、電源推定

から脳機能に関する多くの重重要な知見が得られることであろう。
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Appendix 

1.脳機能計浪1)

あらゆる脳機能は、数百億個と推定される神経細胞(ニューロン)が構成する復維なネヅト

ワークにより実現されている。脳機能解明の究極の目的は、刻々と変化するニユーロンのネッ

トワークの状態をすべて明らかにすることであるが、脳の神経団路機構の後雑さ故これは困難

を究める。脳内情報処理機構の解明は、医学的に重要な知見を提供すると同時に工学的応用も

期待できるため、人類に残された最も重要な研究課題の一つであるといえる。

1.1脳機能研究

今回、関頭することなく脳の形態や構造を調べることは、 MRI(magDeticresonance 

imaging)とX線CTを代表とする画像診断妓術により実現されている。自由な断面で頭部断面

の様子を調べることができる。これに対して、脳機能はニューロンの活動によって実現される

ものであり、十分な時間的、空間的解像度をもってその様子を調べることができる技術は未だ

存在しなL、
これまでの脳機能研究では、動物の脳に直後電筏を挿入してニユーロンの活動を調べたり、

生体機能に異常があるヒ卜の脳を死後に解剖してその欠煩具合を調べるなどして非常に多くの

興味深い知見が得られてきた。しかし、今日では研究が目的であっても生体実験には高度な倫

理性が求められ、ヒトのみならずヒト以外の晴乳動物であっても過去のように侵襲的な生体実

験を行うことははばかられる。特に、ヒ卜に特有の高次の機能を調べるためにはヒトをiJllレ甘す

象とする以外に方法がない。そこで、非侵興計測法の意義は自ずと高まり、大きな期待が寄せ

られている。非侵製脳機能計測の手段としては、ここで取り上げる脳波と脳磁図の他に、 fMRI

(functional MRり、PET(positronem ission tom ograph y)、などの研究が意欲的に進められ

ている。

1.2非侵襲脳機能計測法

fMRIの計測では、まず数テスラという高い磁場強度で運転するMRI装置が必要である。血

中に含まれる酸化 ・還元ヘモグロビンの量が相対的に変イじすることによって信号が倹出され

る。生体組織は反磁性であるので、反磁性である酸化ヘモグロビンはMRI信号に影響を与えな

いが、常時性である還元へモク'ロビンは信号強度を減少させる。具体的な流れをみると、まず

活性部位において酸素が消費され、活性から数百mscc後に途元ヘモグロビンが一時的に増加

する。それから数秒後、ここに動脈血が供給され、近傍の還元ヘモグロビンの濃度は逆に低下

する。 fMRfの測定では一般にこの後者の過程を観測している。従って、測定される信号は

ニューロンの活動に遅れて生じる血涜の変化によってつくられるもので、脳の機能的活動から
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信号が検出されるまで少なくとも秒オーダの遅れが存在することは避けられない。時間分解能

の面ではやや不足感が大きい。反面、信号は位置情報を含むため、空間的な映像を作成するこ

とは容易であり、 MRIによる脳の形態画像と重ね合わせることにより活動部位が理解されやす

い。空間的な解像度はミリオーダのかなり高いものが期待できる。また、被験者は、必然的に

強記草場下に曝される。通常浴びることのない大きさの磁場を浴びるため、厳療な意味で非侵襲

とはいえない。強磁場の生体に対する影響は未だ研究途上にあり、早急な安全基準設定が望ま

れている。

PETの計測では、まず生体内物質や生理活性物質をポジトロン核穫によって標識すること

から始まる 3 標識化された物質は体内に注入され、血液により運ばれ生体内で集積する。そこ

で、放出された陽電子が自由電子と衝突して51lkeVの光松子を生ずる。この光粒子が体外に

突き抜けて検出される。すなわち、標識された物質が集積した場所を調べる手法である。脳機

能を調べるためには標議される物質として、 I'F-FDGやH，ISOなどが用いられる。前者はエネ
ルギ一代謝の指標、後者は血流畳変化の指標となる。空間的な解像度は約5~10 111mであり、

検出器のもつ編などから決まる。微量といえども放射性物質を体内に注入するのでやや侵銭的

な手法である。

脳波lま頭部表面の電位変伯、脳E盛図は頭部周囲における磁場をそれぞれ観測したものであ

る。脳波と脳級図は脳内のニューロンの危気活動を反映するものであり、いわゆる脳機能を直

後反映する信号である。脳波及び脳磁図計iJjIJの最も大きな利点はここにあり、脳機能を調べる

ために十分なミリ秒の時間分解能が得られるということである。また、完全な意味で非侵襲で

あることも特筆すべき利点である。最も大きな問題点は、信号源を推定するために数学的に不

適切(ilJ-posed)な逆問題(inverseproblem)を解かなければならないことである。

これまで述べたように、現在用いられている非侵袈計浪1)法は、一長一短であるという感が

強い。実際に、それぞれの計測法から興味ある知見が導き出されている力人期待される時間分

解能、空間分解能を同時に満足するものではなL、。現時点で考えられる最善の策は、これらの

測定法の特徴を十分に踏まえて最大限の情報を導き出すことである。複数の手法を組み合わせ

ることは、期待できる方法である。
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2.脳波脳磁図信号

脳波(electroencephalo呂ram)は、頭皮上の2点聞の電位変化を信号として検出するもので

ある。その歴史は古く、 1929年ドイツの精神科医Bergerにより初めて計測された。その後の

数多くの研究の積み重ねにより、現在の医用測定技術としての立場を築いている。脳磁図

(magnetoencepha.logram)の最初の計測はそれよりもずっと新しく、 1967年lこMITのCohen

により磁気シールドルーム内で高感度磁束検出コイルを用いて測定された[43]。脳磁図信号は

極めて微弱であるために、測定技術の進歩を待たねばならなかったのである。 1970年に、

Cohen， EdelsackとZimmermanがSQUID磁束計を開発し[44ト1972年には、 Cohenが

SQUIDを用いて初めて脳磁図を計調Ijした[45J。その後、 SQUID磁束計は急速に改良が進み、

現在では300チャネルを超えるシステムも構築されている。脳波に劣らず、同時に頭部全体で

計測lを行うことができる。

3脳磁図、脳波計測

一般に脳内電源推定の対象となるのは、被験者に何らかの刺激を与えたときに生じる誘発

脳滋図、誘発脳波である。誘発信号は自発信号、背景ノイズに比べて小さいため信号は加算平

均することにより抽出される。加算平均とは、繰り返し刺激を呈示して計測された信号を刺激
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Fig.1脳磁図信号の大きさ

自発脳磁図(日波)

SQUID磁束計の感度限界
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時刻を基準にして平均することにより、ノイズを小さくする手法である[46]。白色ノイズであ

ればN回の加算平均により 111Nに小さくなる。ただ、加算平均により信号を歪ませずに取り

出すためには、試行毎の応答が全て等しいという条件が必要である。放に、単純な刺激に応じ

て出現する早期の成分については有効であると言えるが、傾雑な脳内情報処理過程を反映する

ような信号に関しては、単一試行毎の再現性1)が{呆証されないので注意を要する。高次の脳機

能(記憶、認知、判断など)を対象とする計測ではこのことが大きな問題となる。

再現性:改めて計調1)を行った場合に全く同じ信号が得られるかというごと。誘発脳磁図、

脳波計測では、これを確認するために同じ刺激系列を用いた計測を数回繰り返す。
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4. Levenberg-Marquardt法

最適値から速い場合に最急降下法を用い、近くなるにつれて逆へッセ法に移るように計画

されたアルゴリズムである。

y(りというデータ系列に対して、関数y'(x"a)で当てはめを行う o aは推定されるべき未知パ

ラメータである。

x'評価関数は

点。)=主伴評判 )
 
1
 

r'
E

、

最初に、パラメータの初期値を与え、これにたいして有限回のパラメータ補正プロセスを

繰り返すことによってど値を巌小とするようなパラメータを得る。

パラメータの増分lIaを求めるための連立方程式は

主的向，=s. (2) 

α>>-α>>( 1 +λ) 

αJ'=αJ' (j.. k) 

臼 L_~主二
kl- 2 da， eJa， 日ι ー 1eJX' 一一-r広 2da， 

アルゴリズム

・χ'(a)を計算する。

・λを適当な値におく。例えばλ=0.001とする。

・.連立方程式oを解いてdaを求め、 x'(a+ 11.)を計算する。
・もし、ど(a+ 1Ia)主χ'(a)ならばλを(例えば)10倍し、.に戻る。

・もし、 χ'(a+lIa)<χ'(a)ならばλを(例えば)l/lO(音し、試行解をa←a+ 11.と霞き換え、

.に戻る。
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