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略語・記号一覧 

A  : 吸光度 

a   : 光吸収係数 

  : モル吸光係数 

s  : 光散乱係数 

g ; 非等方散乱パラメータ 

's  : 等価散乱係数 

eff  : 等価減衰係数 

  : 光侵達長 

F  : フルエンス 

th  : 熱緩和時間 

str  : 応力緩和時間 

CT :  Computed Tomography 

MRI :  Magnetic Resonance Imaging 

CWT : 連続ウェーブレット変換, Continuous Wavelet Transform 

SNR : 信号対雑音比, Signal to Noise Ratio 

ROI : 関心領域, Region of Interest 

DPSS : ダイオード励起固体, Diode Pump Solid State 

OPO : 光パラメトリック発振器, Optical Parametric Oscillator 

PVDF : ポリフッ化ビニリデン 

P(VDF-TrFE) : ポリフッ化ビニリデンと三フッ化エチレンの共重合体 

PZT : チタン酸ジルコン酸鉛 



 

 

Q 値 : 品質係数, Quality Factor 

YAG  : イットリウム・アルミニウム・ガーネット,  

Yttrium Aluminum GarnetSG : Savitzky-Golay 

FWHM : 半値全幅, full width at half maximum 

SDM : スペクトル微分法, Spectral Differential Method 

SFM :  スペクトルフィッティング法, Spectral Fitting Method 

ITC :  遊離腫瘍細胞, Isolated Tumor Cells 

QOL : Quality of Life 
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第 1 章 概要 

  

光や超音波を用いたイメージング技術は，非侵襲的に生体を計測可能であり，

装置を可搬にできる特徴を有する。医療の現場においては，手術室や処置室に

おいてリアルタイムに病変をイメージングする手法に対するニーズがある。例

として，がんの外科手術では， 手術後の再発を防止するために病変を残さず切

除することと，手術後の回復を早期化するために切除範囲を最小限とすること

が要求されており，これらの要求を満たすためには病変の位置や広がりを手術

中に正確に把握する必要がある[1]。このようなニーズに対して，光や超音波を

利用したイメージング技術は装置を可搬にできる点で優位であり，MRI 

(Magnetic Resonance Imaging)やX線CT (Computed Tomography)などの据付型の全

身用イメージング技術とは，用途に応じて使い分けがされる。 

光イメージング技術は，光と生体との多様な相互作用（吸収，散乱，非線形

光学現象など）に関する情報を画像化する。特に蛍光イメージングは，光を吸

収すると蛍光を発生する化合物を選択的に撮像する。蛍光を発生する化合物を

造影剤として血管内に投与し，造影剤が発生する蛍光を観測して血管を撮像す

る血管造影イメージングが既に臨床応用されている。また，腫瘍等の病態に直

接関連する分子に結合する抗体等での修飾により，病変部位に特異的に集積す

る分子標的造影剤が研究されており，目視では観測できない微小腫瘍を検出で

きることが動物実験において実証されている[2]。一方で，生体による光散乱の

影響により撮像可能深度に制約がある。 

超音波イメージング技術は，観測対象に超音波を入射し，観測対象内部で反

射された超音波を観測し，観測対象内部の形態的な情報を画像化する。超音波

は光と比較して生体内での散乱度合が 2 - 3 桁小さいため，光イメージング技術
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よりも深部の撮像が可能である。この利点より，既にがんの外科手術において

手術中に腫瘍を描出する目的で使用されているが，腫瘍辺縁の描出や微小腫瘍

の検出に制約がある[3-5]。 

光音響イメージングは，光音響現象により発生する超音波（光音響信号）を

観測するイメージング技術であり，光と比較して生体組織内での散乱度合が小

さい超音波を観測する原理により，生体内部を撮像可能である[6]。光音響現象

は，観測対象にパルス光を励起光として照射すると，観測対象内の光吸収体（吸

光度が高い物質）が光を吸収し，熱弾性過程を経て光音響信号を発生する現象

である(図 1-1)。光音響信号の強度は，観測対象に照射する励起光のエネルギー

密度（フルエンス）と，光吸収体の吸光度の積に比例する。このため，血液内

のヘモグロビンが吸収する波長の励起光を用いると，造影剤なしで血液分布を

描出できる。さらに，血液内の酸素化ヘモグロビンと脱酸素化ヘモグロビンと

で吸光度の波長依存性（光吸収スペクトル）が異なるため，複数の波長の励起

光を用いることで両者を弁別可能であり，血液酸素飽和度（総ヘモグロビン量

に対する酸素化ヘモグロビン量の割合）に関する情報を得られる。光音響イメ

ージングで取得できる血液分布及び血液酸素飽和度と，腫瘍性病変や炎症性病

変における血液分布及び血液酸素飽和度の異常（正常部位との違い）とを関連

付けることで，病態の診断への適用が可能となる。この目的で複数の機関にお

いて，それぞれ装置開発及び臨床研究が実施されており，先行する機関は既に

欧州での医療機器としての認証(CE マーク)を取得している [7]。一方で，血液分

布及び血液酸素飽和度は，病態以外の要因にも由来して変化するため，病態診

断に適用するためには，多数のデータを蓄積して病態特異的な変化を見出す必

要があることが指摘されている。 

そこで，血液分布よりも直接的に病態に関連する情報を得ることにより微小
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な病変を特異的に検出するために，分子標的造影剤が研究されている[8]。現段

階では細胞実験や動物実験により造影剤及びイメージング技術の評価が行われ

ており，血管新生に関連する細胞接着因子[9]や，腫瘍における細胞増殖に関連

する糖タンパク[10]などを標的とした分子標的造影剤を利用した腫瘍のイメー

ジングが報告されている。 

分子標的造影剤を利用した光音響イメージングにより生体深部の微小腫瘍の

検出を可能とできれば，外科手術時のガイドをはじめとする幅広い医療ニーズ

に対応できる。しかし現状では光音響イメージングの分子標的造影剤に対する

検出能力と，分子標的造影剤の腫瘍への集積効率などの問題により，検出可能

な腫瘍のサイズや深度に制約がある。光音響イメージングの分子標的造影剤に

対する検出能力を向上するためには，分子標的造影剤が発生する光音響信号を

検出するための感度と，分子標的造影剤が発生する光音響信号のみを抽出する

ための選択性の両方が必要となる。  

 本研究では，超音波イメージングや触診による検知に制約がある径 1 - 3 mm

の微小腫瘍を検出可能とすることを目的とした。光音響イメージングでは，光

で励起して発生した超音波を検出するため，光を用いた励起方法，超音波の検

出方法，及び受信信号の処理方法について撮像対象に応じて設定可能である（図

1-2）。本研究では，(1) 径 1 - 3 mm の微小な腫瘍に集積した分子標的造影剤に対

する感度を改善するための超音波の検出方法について検討し，(2) 分子標的造影

剤が発生する光音響信号のみを抽出するための光を用いた励起方法及び信号処

理の方法について検討した。 

 

(1) 分子標的造影剤の検出感度改善のための超音波検出周波数の検討 

超音波センサの周波数－感度特性は，検出方式や検出素子の材質により決定
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される。光音響イメージングの先行研究においては，超音波診断装置で広く使

用されている圧電セラミックを検出素子とする圧電型超音波センサが用いられ

ている[11, 12]。圧電セラミックは機械的品質係数(Q 値)が高いため，素子の材質

と厚みとで決まる中心周波数において強い共振を有し，中心周波数で強いピー

クを示す周波数－感度特性を有する。超音波は周波数が高くなると，収束性が

高くなる一方で，生体内での減衰率が大きくなる。このため，先行研究におい

ては，超音波イメージング装置と同様に，撮像深度と空間分解能のトレードオ

フを考慮して中心周波数を設定している。超音波イメージング装置では装置側

で発生した超音波を観測するため，検出する超音波の周波数を装置側で決定で

きる。これに対し，光音響イメージングでは観測対象が発生する光音響信号を

観測するため，検出する超音波の周波数は観測対象に依存する。本研究では，

径 1 - 3 mm の微小腫瘍に集積した分子標的造影剤が発生する光音響信号の周波

数について分析し，超音波センサの周波数－感度特性を検討することで感度の

改善を試みた。  

初めに，本研究での観測対象とする径 1 - 3 mm の微小腫瘍に集積した分子標

的造影剤が発生する光音響信号の周波数を，シミュレーションおよび実験によ

り分析した。この結果，血管を標的とした光音響イメージングの先行研究で使

用される超音波センサでは検出困難な 2.5 MHz 以下の周波数に高強度の信号成

分が含まれることを見出した。そこで本研究では，血管に由来する光音響信号

に加え，微小腫瘍に集積した分子標的造影剤が発生する 2.5 MHz 以下の光音響

信号を検出するために，機械的共振の Q 値が小さく，広い周波数帯の信号を検

出可能な高分子圧電フィルム[13]を検出素子とする高分子圧電センサを作成し

た。高分子圧電センサの周波数－感度特性を評価した結果，0.5 - 27 MHz の幅広

い周波数の超音波を受信可能であり，先行研究において血管分布を描出するた
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めに観測されている 2.5 MHz 以上と，微小腫瘍に集積した分子標的造影剤が発

生する 2.5 MHz 以下の両方の周波数帯の光音響信号を検出可能であった。この

高分子圧電センサを備える光音響イメージング装置により，微小腫瘍に集積し

た分子標的造影剤を経皮的に撮像することを想定した生体模擬ファントムを撮

像し，造影剤に由来する光音響信号の強度を評価した。この結果，2.5 MHz 以下

の周波数成分を検出することで，微小腫瘍に集積した分子標的造影剤に対する

感度を 2 倍以上に改善できることを実証した。 

(2) 分子標的造影剤に対する選択性を改善するための背景信号抑制法 

光音響イメージングでは，分子標的造影剤のみでなく，ヘモグロビンなどの

生体由来の光吸収体も光音響信号を発生する。このため，分子標的造影剤を選

択的に検出するためには，分子標的造影剤が発生する光音響信号（目的信号）

と，生体由来の光吸収体が発生する光音響信号（背景信号）とを弁別し，分子

標的造影剤が発生する光音響信号のみを抽出する必要がある。 

ヘモグロビンなどの生体由来の光吸収体と分子標的造影剤とで，吸光度の波

長依存性（光吸収スペクトル）に重複はあるものの，光吸収スペクトルの形状

がそれぞれ異なることを利用し，分光的に分離する手法が検討されている。こ

の手法では，観測対象に照射する励起光の波長を変化させて，光音響信号の励

起光波長に対する依存性（光音響スペクトル）を計測する。この光音響スペク

トルと，生体由来の光吸収体及び分子標的造影剤の光吸収スペクトルとを比較

し，分子標的造影剤が発生する目的信号と生体由来の光吸収体が発生する背景

信号とを弁別する。これまでに，光音響スペクトルを，生体由来の光吸収体及

び分子標的造影剤の光吸収スペクトルを用いて重回帰分析するスペクトルフィ

ッティング法が適用されている[14, 15]が，目的信号と背景信号との弁別比に課

題がある。本研究では，分子標的造影剤の材料となる色素や金ナノ粒子などの
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光吸収体は，特定の波長において吸光度が極大となる吸収ピークを示すことに

着目し，光音響スペクトルに対してスペクトル微分を適用して吸収ピークを抽

出するスペクトル微分法を適用した。 

 スペクトル微分法とスペクトルフィッティング法とでの背景信号抑制効果を

比較するために，微小腫瘍に集積した分子標的造影剤を経皮的に撮像すること

を想定した生体模擬ファントムを撮像し，両手法の適用前後での目的信号に対

する背景信号の強度を評価した。この結果，スペクトル微分法はスペクトルフ

ィッティング法よりも高い弁別比で背景信号を抑制できることを実証した。さ

らに，マウス皮下腫瘍モデルの腫瘍内に投与した造影剤を撮像し，スペクトル

微分法により，生体組織に由来する背景信号を低減できることを実証した。 

以上より，分子標的造影剤に対する感度及び選択性を改善し，1 - 3 mm の微小

腫瘍のイメージングを可能とした。  

 

 以下に，本論文の構成を述べる。 

 第 2 章では，本研究の背景及び目的について述べる。光音響イメージングの

原理，現状の課題，及び本研究の目的について述べる。 

 第 3 章では，本研究の方法について述べる。第一に，超音波の検出周波数に

関する検討の方法について述べる。第二に，スペクトル微分を用いた背景信号

抑制方法について述べる。第三に，生体模擬ファントムを用いたイメージング

実験の方法について述べる。第四に，マウス皮下腫瘍モデルを対象としたイメ

ージング実験の方法について述べる。 

 第 4 章では，第一に，超音波の検出周波数に関する検討として，光音響信号

を計算するシミュレーション方法の妥当性を検証し，微小腫瘍に集積した分子

標的造影剤が発生する光音響信号の周波数成分を分析し，分析結果に基づいて
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試作した高分子圧電センサを評価した結果について述べる。第二に，スペクト

ル微分を用いた背景信号抑制法において用いるスペクトル微分フィルタを最適

化した結果について述べる。第四に，生体模擬ファントムを対象とした光音響

イメージング実験により，超音波の検出周波数の検討による感度改善効果と，

スペクトル微分法による背景信号抑制効果を評価した結果について述べる。第

五に，マウス皮下腫瘍モデルを対象としたイメージング実験の結果について述

べる。 

 第 5 章では，第 4 章で得られた結果を基に，本研究による分子標的造影剤に

対する検出感度及び選択性の改善について考察し，医療応用への適用可能性に

ついて述べる。 

 第 6 章では，本研究により得られた成果を総括し，今後の課題について述べ

る。
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図 1-1 光音響イメージングの原理 

観測対象に励起光（ナノ秒パルス光）を照射すると，励起光を吸収した光吸収

体が熱弾性過程を経て超音波（光音響信号）を発生する。 

光音響イメージングでは，励起光の照射ごとに発生する光音響信号を超音波セ

ンサで観測する。励起光照射から光音響信号検出までの時間差は，光吸収体か

ら超音波センサまでの間を光音響信号が伝播する時間に相当するため，光吸収

体から超音波センサまでの距離の情報が得られる。光音響信号の強度は，光吸

収体が吸収した光エネルギー量に比例するため，光強度（フルエンス）と吸光

度との積に相当する。 
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図 1-2 光音響イメージングの要素技術 

光で励起した超音波を検出する原理であるため，光技術と超音波技術の要素技

術により構成される。光技術に関しては，観測対象とする光吸収体の光吸収ス

ペクトルに応じた光波長，観測対象とする光吸収体に高強度の光を伝送するた

めの光源及び導光方法の検討がそれぞれ必要である。超音波技術に関しては，

超音波の発生源である光吸収体の位置を特定するための走査方式及び空間―感

度特性，広帯域な周波数成分を有する光音響信号から目的に応じて必要な情報

を得るための周波数－感度特性の検討がそれぞれ必要である。 
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第 2 章 背景及び目的 

2.1 まえがき 

ここでは，本論文の背景及び目的について述べる。 

2.2 では，既存の光イメージング技術の特徴について述べる。 

2.3 では，既存の超音波イメージング技術の特徴について述べる。 

2.4 では，光音響イメージング技術の原理及び装置構成について述べた後に，非

造影での生体イメージング及び分子標的造影剤のイメージングの研究動向につ

いて述べる。その後に，分子標的造影剤のイメージングにおける課題について

述べる。 

2.5 では，本研究の目的について述べる。 

2.6 では，本章についてまとめる。 

  



11 

 

2.2 光イメージング法 

光イメージング技術は，光学技術を駆使して光と生体との相互作用に基づく

情報を取得し，目視では観察困難な対象を非侵襲的に観測する技術である。生

体から採取した組織や培養細胞などを観察する顕微鏡技術 [16]や，生体の開口

部に挿入して挿入部の表面を観察する内視鏡技術 [17]は，すでに広く普及し臨

床医学及び基礎医学研究において重要な役割を果たしている。 

光と生体との相互作用の発生度合は，光の波長や組織の種類により異なるた

め，光の波長や組織ごとにこれらの相互作用の度合を示す光学特性が定義され

ている。特に光吸収や光散乱の度合は，光子が光吸収や光散乱を起こさずに生

体内を伝播可能な平均距離の逆数である光吸収係数 a 及び光散乱係数 s とし

て定義される[18]。また，光吸収の度合は，光強度が光吸収により 1/10 に減衰

する距離の逆数として吸光度 Aとも定義される。吸光度は関係式 log 10a eA  

により光吸収係数に換算できる。光イメージング技術は，光吸収に関する情報

を取得する技術，光散乱に関する情報を取得する技術，及び非線形作用に関す

る情報を取得する技術などに分類されるが，ここでは特に光吸収に関する情報

を取得する技術について述べる。 

光吸収に関する情報を取得する光イメージング技術では，観測対象内部の吸

光度が高い物体（光吸収体）に関する情報を得る。光源から観測対象に光を照

射し，観測対象内を伝播した後の透過光や後方散乱光を光検出器により観測す

ると，照射光と観測光とでの強度比より，観測対象内の光吸収体の吸光度に関

連する情報が得られる。光吸収体の吸光度は物質ごとにそれぞれ異なる波長依

存性（光吸収スペクトル）を有するため，複数の波長における吸光度を観測し，

光吸収スペクトルと対比する分光的な分析を施すことで，観測対象内の光吸収
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体を特定できる。可視から近赤外の波長域においてはヘモグロビンが生体内の

主要な光吸収体であるため，この波長域での光吸収の情報を観測して分光的に

分析することで，ヘモグロビンが多く含まれる血液を高感度に検知できる。さ

らに，可視から近赤外の波長域では，酸素化ヘモグロビンと脱酸素化ヘモグロ

ビンとで光吸収スペクトルが異なるため，両者を弁別して計測することで，血

液酸素飽和度に関連する情報を取得できる。腫瘍などの病変部位では，血液分

布や血液酸素飽和度が正常部位と異なる場合があるため，これらの情報を病変

診断に利用することが検討されている[19]。 

また，光を吸収して励起状態となった光吸収体が化学反応を伴わずに基底状

態に緩和する物理過程は，光を放出して基底状態に戻る輻射過程と放出しない

無輻射過程に大別される。このうちの輻射過程における，同じスピン多重度の

状態遷移による発光が蛍光である[20]。輻射過程と無輻射過程の割合は光吸収体

ごとに異なるため，光吸収体において吸収される光子数と，蛍光として放出さ

れる光子数との比率（蛍光量子収率）は光吸収体ごとに異なる。蛍光計測にお

いては，蛍光を発生させるために観測対象に励起光を照射し，観測対象内の蛍

光量子収率が大きい光吸収体が発生する蛍光を観測する。蛍光は，励起光より

も波長が長いため，適切な光学フィルタにより蛍光と励起光とを区別でき，蛍

光のみを選択的に観測できる。蛍光量子収率が高い光吸収体を造影剤として血

管内に投与し，造影剤が発生する蛍光を観察することで血管分布を高感度にイ

メージングする血管造影が，既に臨床現場で使用されている[21]。さらに，微小

な病変を高感度に検出するために，病態に直接関連する分子に対して特異的に

造影効果を発揮する分子標的造影剤の研究が行われている。小動物を対象にし

た基礎研究において，分子標的造影剤を用いた蛍光イメージングにより，目視

では観察困難な微小腫瘍を画像化できることが報告されている[2]。 
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一方で，光イメージングには，生体組織の光散乱により撮像可能深度が制約

される問題がある。例えば，観測対象表面での蛍光分布を観測する蛍光イメー

ジングでは，観測対象内部の光吸収体が発生した蛍光は観測対象表面まで伝播

する過程で散乱されるため，観測対象表面に到達する蛍光分布は光吸収体分布

よりも広がることから，観測対象内部の光吸収体を高空間分解能に撮像できな

い。空間分解能を低下させずに観測可能な深度は，観察に使用する光の波長や

観察対象により異なるが，0.1 mm 程度である[22]。空間分解能低下の原因とな

る散乱光を除去することで，観測対象内部を高い空間分解能で観察する共焦点

レーザー顕微鏡が開発されているが，撮像可能深度はおおよそ 0.5 - 1.0 mm にと

どまる[22]。 

以上より，光吸収に関する情報を取得する光イメージング技術では，分光分

析や蛍光の利用により病態に関連する多様な情報を取得可能であり，分子標的

造影剤の使用により微小な病変を検出可能であるが，生体組織による光散乱に

より撮像可能深度が強く制限されている。 

 

2.3 超音波イメージング法 

 超音波イメージング技術は，超音波を送受信するためのトランスデューサを

観測対象表面に接触させて観測対象内に超音波を照射し，観測対象内の構造物

に反射された超音波を観測することで，観測対象内の構造を反映する断層画像

を取得するイメージング技術である。超音波は光と比較して生体内部での散乱

が 2 - 3 桁小さい[6]ため，超音波イメージング技術は光イメージング技術よりも

深部を観察可能である。 

 トランスデューサは多数の圧電素子が配列された構造である。超音波を観測
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対象に照射し，観測対象内の構造物に反射された超音波（エコー）を観測する

と，超音波を照射してからエコーを観測するまでの時間差は，トランスデュー

サと構造物との間を超音波が往復する時間に相当する。多くの超音波イメージ

ング装置では生体軟組織における音速を 1,540 m/s として，トランスデューサか

ら超音波を反射する構造物までの距離を算出する[23]。1 回の超音波の送受信に

より，超音波の送信方向に対する構造物の深さ分布情報が得られ，さらに超音

波を送受信する素子を切り替えて超音波を送受信することで．断面画像を取得

する。 

超音波イメージングの空間分解能及び撮像可能深度は，送受信する超音波の

周波数に強く依存する。生体組織での超音波の減衰率は，周波数にほぼ比例す

るため，低周波数の超音波においては減衰率が低い[24]。このため，低周波数の

超音波は，長距離を伝播しても強度が維持されるため，観測対象深部の観察に

適する。一方で，低周波数の超音波は波長が長く収束性が低いため，高周波数

の超音波を使用する場合と比較して得られる画像の空間分解能が低い。このた

め，超音波イメージングにおいて送受信する超音波の周波数は，観察対象の深

さと空間分解能とのトレードオフにより決定される[25]。 

構造物による超音波の反射率は，密度と音速の積で定義される音響インピー

ダンスに依存し，入射側と出射側とでの音響インピーダンスの差が大きいと超

音波の反射率が高い。臓器の境界など，音響インピーダンスが異なる界面の形

態を描出できる。 

超音波イメージングで得られる情報は形態的な情報が中心で光イメージング

ほど多様ではないが，腫瘍辺縁境界の明瞭さや，腫瘍辺縁の形状などを基に，

腫瘍性病変の悪性度の診断などに適用されている[26]。さらに，装置が可搬な特

徴を生かし，様々な臨床科において外科手術時の術中イメージングへの適用が



15 

 

進められている。特に，乳がんの外科手術に適用した臨床研究においては，従

来の視触診と比較して病変の残存率を低減できることが報告されている[27]。一

方で，腫瘍辺縁の描出に優れないため病変の大きさを過小評価することが指摘

されている。これは，腫瘍中心の高密度な部位のみを描出しているためと考え

られている[3]。また，多発乳癌において微小な腫瘍を見逃す点が問題とされて

おり[4]，特に平均 6.5 mm の径の腫瘍に対して感度が 52.9 %との報告がある[5]。 

以上より，超音波イメージング技術では，光イメージング技術よりも深部の

イメージングが可能であり，腫瘍などの病変検出にも適用されているが，微小

病変の検出感度には制約がある。 

 

2.4 光音響イメージング法 

ここでは，病態に関連する多様な情報を取得可能な光イメージング技術にお

ける撮像可能深度の制約を，超音波を組み合わせることにより克服する光音響

イメージング法について記載する。 

2.4.1 光音響信号の発生原理 

 光音響現象は，光を吸収した物質内で熱が発生し，それにより体積変化が生

じ，体積変化に由来する応力により音波が発生する現象である。1880 年に Bell

らが，光による音響転送(photophone)の研究において，光による音響発生の原理

を提唱した[28]。これは試料に断続光を照射すると，周囲の気体に断続光と同じ

周波数の音を発生する現象である。本現象が，1970 年代に光音響分光法として

再注目され，主にガス分析や固体表面の分光計測の分野において研究が進めら

れている。これらの研究では，光源として周期変調光を使用し，それにより発

生する周期音を観測する[28]。1980 年代後半より，パルスレーザー技術の発達に
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より，光吸収により発生する熱及び応力の緩和よりも短い時間スケールでの光

エネルギーの供給が可能となり，それにより発生するパルス状の光音響信号を

時分解で計測するパルス光音響計測技術が検討されるようになった [28]。本論

文では，このパルス光音響計測技術に基づく光音響イメージング法を取り扱う

ため，ここでは，パルス光音響計測の原理について記述する。 

 光音響信号を高効率に発生するためには，光吸収により発生する熱及び応力

の緩和よりも短い時間スケールで光エネルギーを供給する必要がある。これら

の条件を満たすためには，次式で表される熱緩和時間 th  と，応力緩和時間 s  の

両方と比較して，十分に短い時間幅の光パルスを用いる必要がある [6]。 

 

2

4

p

th

T

L

D
 


  (2-3) 

 p

s

L

c
    (2-4) 

 ここで，
pL  は計測法の空間分解能 [29]であり，既存の超音波診断装置では，

体表近傍を観察する場合には sub-mm の空間分解能での観察が可能であるため，

ここでは 0.1 mm を想定する。 TD は熱拡散率であり生体軟組織における典型的

な値は 1.4×10
-3

 cm
2
/s である [6]。cは音速であり生体軟組織においてはおおよそ

1,540 m/s である。これらの値を代入すると， th は 18 ms, s は 65 ns となる。こ

のため，Q スイッチパルスレーザーをはじめとするナノ秒パルス光源が主に使

用される。 

 上記の条件を満たす場合，光吸収体が発生する光音響信号の音圧  ,p tr は次

式の波動方程式で表される[6]。 
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 ここで，cは音速， は熱膨張係数，
pC は等圧比熱である。

2

p

c

C


  は Gruneisen

係数と呼ばれ，光吸収により発生する熱エネルギーから光音響信号への変換効

率に相当する。  ,E tr は光吸収体が光を吸収することにより発生する熱エネル

ギーである。この式を解くと，観測点 'r で観測できる音圧の時間変化，すなわ

ち光音響信号  ',p tr は次式となる[6]。 
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 ここで，熱緩和時間 th よりも十分に短いパルス幅の励起パルス光で加温する

ため，加温中の熱拡散を無視できることから，熱エネルギー  ,E tr は，光吸収

量の空間分布（光吸収分布）  H r と，照射する励起パルス光の時間波形  t と

の積で表すことができる[6, 30, 31]。 

       
3

' ' /

', '
4 ' 'p t t c

d
p t H t

C t





  




 
r r

r
r r

r r
 (2-7) 

 ここで，単純化のために観測点 'r を原点とし， rr ，    ' t d t dt   とそ

れぞれ表記すると，次式が得られる。 

     
3

'
4 p

d r
p t H t

C r c






 
  

 


r
r   (2-8) 

 ここで，球座標系に展開すると次式が得られる。 

     21
, , sin '

4 p

r
p t H r r d d t dr

C r c


     



   
     

   
   (2-9) 
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 ここで， 't r c とおくと，次式が得られる。 

       
21

, , ' sin ' ' '
4 'p

p t H r ct d d t t dt
C t


     



 
   

 
   (2-10) 

 式 2-10 は， 't についての畳み込み演算であるため，光音響信号  p t は，観測

点からの距離が等距離となる球殻上の光吸収分布  H r の積分への，励起パルス

光の時間波形の時間微分の畳み込みとして次式で表される[30]。 

      
1

* '
4 ct

p

p t H dS t
C t




 

 
  

 
r

r  (2-11) 

 さらに，座標系を平行移動することにより任意の観測点 'r で観測した光音響

信号  ',p tr を計算可能であり，次式が得られる。 

      
'

1
', ' * '

4 ct
p

p t H dS t
C t




  

 
  

 
r r

r r r  (2-12) 

 ここで，応力緩和時間 s よりも十分に短いパルス幅の励起パルス光を用いる

場合には励起パルスの時間波形  t はデルタ関数に近似できる。図 2-1 に光吸収

分布と光音響信号波形との関係を示す。光音響信号の発生源は光吸収分布  H r

に対応しており，光音響信号は発生位置rから球面状に伝播し，観測点 'r と発生

位置rとの間を光音響信号が伝播する時間遅れで到達する。光吸収分布  H r が

空間的な広がりを持つ場合，光音響信号は発生位置ごとにそれぞれ異なる時間

遅れで観測点に到達するため，それらの合波である光音響信号の時間幅が広が

る。よって，光音響信号の波形は光吸収分布  H r に依存する。ここで，光吸収

分布  H r は，観測対象内の吸光度分布  A r と光エネルギー密度（フルエンス）
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分布  F r との積である。フルエンス分布  F r は，観測対象内の表面に照射され

た光が，観測対象内で散乱・吸収された後の分布である。このため，光吸収分

布  H r は，光音響信号を発生する光吸収体だけでなく，その周囲の媒質の光学

特性にも影響される。 
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図 2-1 観測点 r’から距離 r0 にある直径 D の光吸収体が発生する光音響信号 

光吸収体に光を照射すると，光吸収体内の各座標点 r にある光吸収分子が光

を吸収し，光吸収量 H(r)に比例する強度の光音響信号を発生する。 

このとき，光吸収体の表面から内部にかけて光強度 F(r)が減衰するため，光

吸収量 H(r)は光吸収体の表面から内部にかけて低下する。 

各座標点 r で発生した光音響信号は，音速 c で生体内を伝播して観測点に到達

するため，観測点から等距離の球殻上で発生した光音響信号は，それぞれ同時

に観測点に到達する。このため，観測点に同時に到達する光音響信号の振幅の

総和は，球殻積分で求められる。観測点への到達時間毎に光吸収量の球殻積分

を行い，その振幅を持つ光音響信号を足し合わせた信号が観測点 r’に到達する

光音響信号である。光を照射してから信号が観測されるまでの時間は距離 r0 に

相当し，信号の時間幅は直径 D に相当する。 

図を単純化するために，観測点 r’を原点とした。  
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2.4.2 光音響イメージングの原理 

 光音響イメージングでは，光音響信号  ',p tr を観測し，光吸収の空間分布

 H r に関する情報を得る。 

検出軸上で発生した光音響信号のみを検出する超音波センサを用いて，検出

軸を z 軸に設定し，x軸上で走査すると，各走査点で観測できる光音響信号  ,s x t

は次式で表せる[32]。 

  , ,
2

z
s x t H x

c

  
  

 
  (2-13) 

 ここで，cは音速であり，は光吸収により発生する熱エネルギーから光音響

信号への変換効率を表す Grüneisen 係数である。式 2-13 より，各走査点で観測

した光音響信号の時間軸を音速でスケーリングすることにより，光吸収分布の

x-z 断面情報  ,H x z が得られる。 

 検出軸上で発生した光音響信号のみを検出する手法として，凹面状の単素子

センサを用いる手法と，多数の検出素子を配列したアレイ型超音波センサを用

いる手法とがある。 

前者では，超音波センサの検出面を凹面状とすることで，凹面の曲率中心に

相当する焦点距離に焦点を形成する。超音波センサの凹面から焦点までの距離

は一定であるため，超音波センサの焦点で発生した光音響信号は同位相で超音

波センサの凹面全体に到達するため，高感度に光音響信号を検出できる。光吸

収体と超音波センサとの距離と焦点距離との差が大きくなると，検出軸上で発

生した光音響信号の位相がそろわなくなるため，計測可能な深度範囲に制約が

ある。一方で，素子あたりの検出面積を大きくできるため，高感度に光音響信
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号を検出できる利点を有する。 

 後者では，アレイ型超音波センサの検出素子を x軸に沿って配列し，各検出素

子で光音響信号を観測する。超音波センサの検出軸を 0x x として z 軸に平行に

設定し，焦点距離 0z に焦点を形成することを想定すると，各検出素子から焦点

までの距離がそれぞれ異なるため，焦点で発生した光音響信号が各検出素子に

到達する時間が異なる。そこで，式 2-14，式 2-15 を用いて，焦点が発生した光

音響信号が検出素子に到達する時間差を補正し，各検出素子で計測した光音響

信号の総和をとる Delay and sum 処理を施すことで，焦点で発生した光音響信号

を高感度に検出する。検出素子の数を N ，各検出素子の観測点を  ,0ix ，各検出

素子で検出した光音響信号を  ,i is x t とすると，Delay and sum 処理の結果得られ

る光音響信号  ,s x t は次式で得られる。 

    
1

, ,
N

i i i

i

s x t s x t 


     (2-14) 

    22

0 0 0

1
i iz x x z

c
       (2-15) 

ここで， cは音速である。焦点位置  0 0,x z を変えて式 2-14 及び式 2-15 を計算す

ることにより任意の点に焦点位置を形成できるため，すべての検出素子で同時

に光音響信号を検出すれば，1 回の光照射で 1 枚の画像を取得可能となる。高速

に断面画像を取得できる特長より，臨床研究をはじめとした応用研究において

広く使用されている。 
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2.4.3 研究動向 

2.4.3.1 生体由来の光吸収体を対象としたイメージング 

光音響イメージングでは，光吸収体の光吸収スペクトルに応じて励起波長を

選択することにより，観測する光吸収体を選択できる。光音響イメージングに

おいて広く用いられる可視から近赤外の波長域の光に対する生体由来の光吸収

体の光吸収スペクトルを図 2-2 に示す。特にヘモグロビン及びメラノソームが広

い波長域において高い吸光度を有する。 

これらの生体由来の光吸収体の分布を光音響イメージングにより観測し，そ

の分布と病変とを関連付けることにより，病変を診断することを目的とした臨

床研究がいくつかのグループにより実施されている(表 2-1)[33]。 

表 2-1 の通り，血液内のヘモグロビンを標的として励起波長を設定し，血管分

布をイメージングする研究が主流である。これらの研究では，光音響イメージ

ングにより正常部位と異なる血管分布を有する領域を探索し，腫瘍性病変や炎

症性病変に由来する血管分布の変化と関連付けることにより，病変を診断する

ことを試みている。励起光の波長は 700 nm よりも長い波長に設定されている。

この波長域は生体組織による光減衰が小さく，生体内部に光が侵達しやすい生

体の分光学的窓として知られる[20]。この波長域においては，ヘモグロビンの吸

光度は 1 - 10 cm
-1と，500 - 600 nm の波長域と比較して 1 桁低いものの，ヘモグ

ロビンを含む血液が発生する光音響信号を観測可能である。 

また，血液内の酸素化ヘモグロビンと脱酸素化ヘモグロビンとで光吸収スペ

クトルが異なるため，複数の波長で励起して取得した光音響画像を分析すると，

血液酸素飽和度に関連する情報が得られる。腫瘍性病変と正常部位とでの酸素

飽和度の違いを基に腫瘍性病変を検出することが試みられている。 
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図 2-2 生体由来の光吸収体の光吸収スペクトル 

Oregon Medical Laser Center が公表しているデータ[34]を用いて作成した。酸素化

ヘモグロビン，脱酸素化ヘモグロビン，及びメラノソームが高い吸光度を有す

る。 
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表 2-1 生体由来の光吸収体を対象とした光音響イメージングによる臨床研究 

fCは超音波センサの中心周波数，fLは低域カットオフ周波数，fHは高域カットオフ周波数である。 

応用 観測対象 励起波長  

(nm) 

超音波センサ形状 fC 

(MHz) 

fL 

(MHz) 

fH 

(MHz) 

文献 

乳癌 血管分布 

血液酸素飽和度 

757, 1064 リニアアレイ型  4 16 [35] 

甲状腺癌 血管分布 

血液酸素飽和度 

脂質 

760, 850  

930, 950 

リニアアレイ型 8.5  3 12 [36] 

前立腺癌 血管分布 750 経直腸用 

コンベックスアレイ型 

6.5    [7] 

末梢血管 血管分布 750 リニアアレイ型 9    [12] 

炎症性関節炎 

（指） 

血管分布 

血液酸素飽和度 

576, 584 リニアアレイ型 11.25   [37] 

関節リウマチ 

（指） 

血管分布 808 リニアアレイ型 7.5 2.5 10 [38] 

悪性黒色腫 

（皮膚癌） 

メラニン 680 リニアアレイ型 21   [39] 
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2.4.3.2 造影剤を対象としたイメージング 

生体由来の光吸収体を対象とした光音響イメージングは，ヘモグロビンを多

く含む血液などを特に高感度に検出可能である。さらに，有機小分子や金ナノ

粒子などの光吸収体を造影剤として使用すると，造影剤なしでは感度が不足す

る場合の信号増強や，吸光度が高い光吸収体を含まない組織のイメージングが

可能となる。例としてリンパ管を介した癌の転移を評価する目的で，リンパ系

をイメージングするために，造影剤を使用する研究が報告されている[40]。 

さらに，病変を特異的に検出するために，病変そのものと直接関連する分子

や代謝状態に反応して特異的に造影効果を発揮する分子標的造影剤が研究され

ている。標的とする分子に特異的に結合する物質で造影剤を修飾した分子標的

造影剤が研究されており，細胞の分化や増殖に関連するタンパク[10, 41]，血管

新生に関連する細胞接着因子[9]，及びがんの浸潤に関連するプロテアーゼ[42]

を標的とした分子標的造影剤などが報告されている。この他に，分子標的造影

剤と標的分子とが化学的に反応することにより，標的分子の存在下のみで造影

効果を発揮する activatable 分子標的造影剤も報告されている[43]。 

分子標的造影剤により，病態に直接関連する情報を取得可能となり，微小腫

瘍の検出が可能となると考えられる。超音波イメージング装置は，既に腫瘍の

イメージングに適用されているが，多発乳癌において平均 6.5 mm の径の腫瘍に

対して検出感度が 52.9 %と報告されており，微小腫瘍のイメージングに制約が

ある[5]。本技術により微小腫瘍のイメージングを可能とできれば，がんの早期

診断や，手術中のガイドの高精度化につながる。 

現段階で，光音響イメージング用の分子標的造影剤は，臨床応用されていな

い。また，光音響イメージングよりも以前より研究が進められている蛍光イメ

ージングにおいても分子標的造影剤は臨床応用されていない。臨床応用を可能
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とするためには，安全性を確保したうえで有効性を示す必要があり，分子標的

造影剤の安全な投与量を規定し，その投与量において標的部位に集積した分子

標的造影剤を光音響イメージングにより検出可能とする必要がある。 

 

2.4.4 光音響イメージングの要素技術 

 光音響イメージング装置は，観測対象に光を照射する光技術，観測対象が発

生する超音波（光音響信号）を検出する超音波技術，及び検出した光音響信号

から必要な情報を抽出するための信号処理技術とで構成される。ここでは，光

技術，超音波技術，及び信号処理技術に分けて，光音響イメージング装置の要

素技術について記載する。 

2.4.4.1 光技術 

 2.4.1 で述べたとおり，光音響信号を効率よく発生するためには，数 10 ns 以下

のパルス幅を有するナノ秒パルス光を観測対象に照射する必要がある。パルス

光源として，Q スイッチ励起の固体レーザー，DPSS (Diode pumped solid state)レ

ーザーなどが主に使用される。さらに，色素レーザー，Ti:Sapphire レーザー，

及び Optical parametric oscillator (OPO)などの波長可変光源を用いると，観測対象

に照射する励起光の波長を調整できる。観測対象に高エネルギーの励起光を照

射すると高強度の光音響信号を発生させられるが，生体安全性の観点より観測

対象表面での光のエネルギー密度(フルエンス)に上限値が JIS C 6802で規定され

ている。700 nm 以下の可視光においては 20 mJ/cm
2と規定されており，この上

限値を超えない範囲で高エネルギーのパルス光源が主に使用される。 

 光源により発生したパルス光を観測対象まで伝送する方法は，ミラー等を用

いて空間を伝送する方式と，光ファイバを用いて伝送する方式とに大別される。

光ファイバは自由に取り回すことが可能であるため，光ファイバの位置を手動
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で走査する場合などに有効である。空間を伝送する方式は，光ファイバを介す

ることによる光エネルギーの損失が少ないため，大エネルギーを観測対象に照

射できる利点があり，据付型の装置などにおいて使用される。 

 

2.4.4.2 超音波技術 

 光音響信号の検出に用いる超音波センサとして，光の干渉計を利用した光学

的検出[44, 45]や，容量検出方式[46]が一部で検討されているが，圧電素子を用い

た圧電方式のセンサが広く用いられている [47]。圧電方式は主に，チタン酸ジ

ルコン酸鉛(PZT)に代表される圧電セラミックと，ポリフッ化ビニリデン(PVDF)

や，フッ化ビニリデン(VDF)と三フッ化エチレン(TrFE)との共重合体である

P(VDF-TrFE)に代表される高分子圧電フィルムに大別される。 

圧電セラミックを用いた圧電方式の超音波センサは，超音波の送信効率に関

連する圧電歪定数 d33 と，超音波の検出感度に関連する圧電電圧定数 g33 の両方

が大きい。この特徴より，超音波を送受信する超音波イメージングに適してお

り，超音波トランスデューサ材料として広く普及している。また，機械的品質

係数 Q が高いため，材質固有の周波数定数と素子の厚みとで決まる共振周波数

を中心に，帯域幅の狭い感度ピークを有し，この帯域内の超音波を高効率に送

受信できる。このため，共振周波数の設定が重要であり，2.4.3 で述べた超音波

イメージングと同様に，撮像深度と空間分解能とのトレードオフにより設定さ

れている。 

 高分子圧電フィルムを用いた圧電方式の超音波センサは，超音波の検出感度

に関連する圧電電圧定数 g33が圧電セラミックよりも大きい。機械的品質係数 Q

が低いため PZT と比較して共振が弱いため，幅広い周波数帯の超音波を観測で

きる。また，音響インピーダンスが生体や水に近いため，生体や水に検出面を
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接触させた場合に接触面での超音波反射率が比較的小さいため，接触面での反

射損失が小さい。このように検出器として優れた特徴を有する一方で，超音波

の送信効率に関連する圧電歪定数 d33の値が小さいため，超音波の送受信を行う

超音波イメージングへの適用には制約がある。 

 

表 2-1 圧電材料の物性の比較（圧電セラミックの物性[48]，P(VDF-TrFE)の物性 

[13]，P(VDF-TrFE)の機械的品質係数[49]）  

パラメータ 記号 単位 圧電セラミック 

PZT (C-213) 

圧電フィルム 

P(VDF-TrFE) 

音響インピーダンス Z Pa s m
-3

 37 4.2 

圧電電圧定数 g33 10
-3 

V m N
-1

 23 -2.5×10
2
 

圧電歪定数   d33 10
-12

 m V
-1

 3.1×10
2
 -21 

電気機械結合係数 kt 無次元 0.70 0.32 

機械的品質係数 Qm 無次元 2.5×10
3
 80 

 

2.4.4.3 背景信号の抑制 

光音響イメージングにより分子標的造影剤を検出するためには，分子標的造

影剤の吸光度が極大となる吸収ピーク波長を励起波長に設定して光音響画像を

取得する。このとき，可視から近赤外の波長域において広い波長範囲の光を吸

収するヘモグロビンなどの生体由来の光吸収体も光音響信号を発生し，分子標

的造影剤の描出を妨げる背景信号となる。よって，分子標的造影剤を光音響イ

メージングにより描出するためには，分子標的造影剤が発生する光音響信号と，

生体内のヘモグロビンなどの光吸収体が発生する光音響信号とを弁別し，分子

標的造影剤が発生する光音響信号のみを抽出する必要がある。  
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このための手法として，生体由来の光吸収体と分子標的造影剤とで，吸光度

の波長依存性（光吸収スペクトル）がそれぞれ異なることを利用して，分光的

に分離する手法が検討されている。この手法では，光音響イメージングにおい

て観測対象に照射する励起光の波長を走査し，光音響信号強度の励起光波長に

対する依存性（光音響スペクトル）を計測する。光音響スペクトルと，生体由

来の光吸収体及び分子標的造影剤の光吸収スペクトルとを比較して，光音響信

号の中から目的信号と背景信号とを弁別する。ここでは，弁別法として広く使

用されているスペクトルフィッティング法[14, 15]について述べる。 

式 2-13 に示す通り，波長  の励起光を用いた場合に，ある光吸収体が発生す

る光音響信号の強度  ,s r は，光吸収量  ,H r に比例する。光吸収量  ,H r は，

光吸収体の位置における励起光のエネルギー密度  ,F r と，光吸収体の吸光度

 ,A r との積となる。ここで，式 2-13 における定数項をC にまとめると次式が

得られる。 

       , , , ,s C H C F A       r r r r   (2-16) 

励起光のエネルギー密度  ,F r で光音響信号 を規格化すると次式とな

り，光吸収スペクトルに対応する光音響スペクトルが得られる。 

   
 

 
 

,
,

,

s
C A

F





 

r
r

r
    (2-17) 

 観測対象内に，目的信号の信号源である分子標的造影剤と，背景信号の信号

源である生体由来の光吸収体を合わせて N 種類の光吸収体が含まれていると仮

定すると，光吸収スペクトル は各光吸収体の濃度  ic r と単位濃度あたり

の光吸収スペクトル  i  の積の総和として表せる。 

 ,s r

 ,A r
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r

r
r

   (2-18) 

ここで，式 2-18 の右辺の は，分光光度計による実測や，文献値から得

られる既知情報であるため，未知数は各光吸収体の濃度 と係数C のみとな

る。複数の励起波長での光音響信号を観測すると式 2-18 を複数個得られるため，

各座標点 rにおける連立方程式の解として，各光吸収体の濃度 に係数C を

乗じた光吸収体濃度の相対値が得られる。 

スペクトルフィッティング法では，式 2-18 の右辺と左辺とを一致させるため，

光音響スペクトルに寄与する光音響信号を発生するすべての光吸収体の光吸収

スペクトルを既知情報として与える必要がある。光吸収スペクトルに不足があ

る場合や，光音響スペクトルと一致しない場合には，計算誤差が生じることが

確認されている[50]。 

 

  

 i 

 ic r

 ic r
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2.5 本研究の目的 

 本研究では，光音響イメージングにより生体深部の微小腫瘍に集積した分子

標的造影剤を検知可能とすることを目的とする。超音波イメージング装置や触

診による検知に制約がある 1 - 3 mmの大きさの微小腫瘍を対象として検討する。

このためには，(1) 超音波の検出周波数と，(2)光波長を利用した背景信号抑制方

法の両方を検討する必要がある。 

(1) 超音波の検出周波数に関する検討 

2.4.4.2 で述べたとおり，光音響イメージングの先行研究においては機械的品

質係数が高い圧電セラミック製の超音波センサが広く使用されている。超音波

センサの共振周波数は，超音波イメージング装置と同様に，観測対象の深度と

所望の空間分解能を基に決定されている。本研究では，光音響信号の信号周波

数は観測対象の大きさ及び吸光度に依存することに着目し，観測対象とする 1 - 

3 mmの大きさの微小腫瘍が発生する光音響信号の周波数に応じて超音波の検出

周波数を設定することで感度を改善する。 

(2) 光波長を利用した背景信号抑制方法 

2.4.4.3 で述べたスペクトルフィッティング法が従来使用されている。この方

法では，光吸収スペクトルと光音響スペクトルとが一致する仮定の下で，生体

由来の光吸収体が発生する背景信号と，分子標的造影剤が発生する目的信号と

を弁別している。このため，既知情報として与える光吸収スペクトルに不足が

ある場合や，光音響スペクトルと光吸収スペクトルとが一致しない場合に，計

算誤差が生じる問題がある。これらの誤差要因の影響を受けにくい背景信号抑

制方法を検討することにより，背景信号を抑制して，分子標的造影剤の選択的

な検出を可能とする。  
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2.6 まとめ 

 本章の内容を下記にまとめる。 

2.2 では，光イメージング技術について概説した。光吸収に関する情報を取得

する光イメージング技術は，血管内のヘモグロビンをはじめとする光吸収体を

検知できる。加えて，蛍光イメージングにおいては分子標的造影剤を用いた微

小腫瘍のイメージングが報告されている。その一方で，観測対象内部の観測に

は生体の光散乱に由来する制約があることを記載した。 

2.3 では，超音波イメージング技術について概説した。超音波イメージング技

術は，光イメージングよりも深部の撮像が可能であるが，得られる情報は超音

波を反射する物体の分布に関する情報であり，光イメージングとは異なる。腫

瘍の検出に適用されているが，微小腫瘍に対する感度に制約があることを記載

した。 

2.4 では，光音響イメージングの原理及び研究動向について記載した。光音響

イメージングは超音波を検出する原理より，生体内部の光吸収体を超音波の空

間分解能で観測可能な技術であり，従来は主に血液などの生体由来の光吸収体

を標的とした応用が検討されてきた。さらに，病変をより特異的に検出するた

めの分子標的造影剤を用いた光音響イメージングに関する研究が行われている

ことを記載した。 

2.5 では，本研究の目的について記載した。生体深部の微小腫瘍に集積した分

子標的造影剤を検知可能とするために，分子標的造影剤に対する感度及び選択

性を高める必要があることを記載した。 

次章では，分子標的造影剤に対する感度及び選択性を高めるために実施した

研究の方法について記載する。 
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第 3 章 方法 

3.1 まえがき 

本章では，本研究の方法について記載する。 

3.2 では，超音波の検出周波数について検討した方法を記述する。3.2.1 では，

光音響信号の理論式に基づいて様々な光吸収体が発生する光音響信号を計算す

るために作成したシミュレータについて記述し，シミュレーション結果と実験

結果とを比較してシミュレータの妥当性を検証した方法を記述する。3.2.2 では，

本研究において標的とする，径 1 - 3 mm の微小腫瘍に集積した分子標的造影剤

が発生する光音響信号をシミュレーションし，実験結果と比較した方法につい

て記述する。3.2.3 では，径 1 - 3 mm の腫瘍に集積した分子標的造影剤が発生す

る光音響信号を高感度に検知するための高分子圧電フィルム製の超音波センサ

を評価した方法について記述する。 

3.3 では，光波長を利用した背景信号抑制方法について記述する。3.3.1 ではス

ペクトル微分に基づく背景信号抑制方法について記述する，3.3.2 ではスペクト

ル微分に使用する微分フィルタの係数最適化方法について記述する。 

3.4 では，生体模擬ファントムを対象としたイメージング実験の方法について

記述する。  

3.5 では，マウスの皮下腫瘍モデルを対象としたイメージング実験の方法につ

いて記述する。 
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3.2 超音波の検出周波数に関する検討 

3.2.1 シミュレーション法の確立 

3.2.1.1 シミュレーション方法 

2.4.1 に示した通り，熱緩和時間よりも十分に短いパルス幅の励起光を光吸収

体に照射すると，観測点 'r において観測できる光音響信号  ',p tr は次式で表さ

れる。 

     
'

1
', ' * '

4 ct
p

p t H dS t
C t




  

 
  

 
r r

r r r   (3-1) 

ここで，cは音速， は熱膨張係数，
pC は等圧比熱，  H r は光吸収分布，  t

は照射する励起パルス光の時間波形である。この光音響信号を十分に小さい観

測面を有する超音波センサで観測した場合の受信信号  ',s tr は次式となる。 

       
'

1
', ' * ' *

4 ct
p

s t H dS t m t
C t




  

 
  

 
r r

r r r  (3-2)  

ここで，  m t  は超音波センサのインパルス応答である。式 3-2 において，等

圧比熱
pC 及び熱膨張係数  は振幅のみに寄与する。音速 cは水中における一般

的な値として 1,500 m/s とした。以上より，光吸収分布  H r と，励起パルス光

の時間波形  t を与えると観測点 'r で観測した光音響信号  ',s tr を算出できる。

さらに，超音波センサの検出面の形状を計算に入れるために，超音波センサの

検出面を離散化し，各微小面積素における光音響信号を計算し，それらを面積

分した。  
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3.2.1.2 シミュレーションと実験との対比（シミュレーション） 

シミュレーション結果と実験結果とを比較するために，水中に平面状の光吸

収体を配置した単純な条件において発生する光音響信号を超音波センサで検出

するシミュレーションを実施した。 

シミュレーションモデルを図 3-1 に示す。水中に 0.434 cm
-1から 17.4 cm

-1の範

囲の吸光度を有する平面状の光吸収体を設置した。この吸光度は，光音響イメ

ージングで一般的に計測対象とされる血液の吸光度を基に設定した。超音波セ

ンサは，3.3.1 に記載する実験で使用する超音波センサと同等の，外径 3.0 mm, 内

径 1.4 mm のリング状の検出面を有するものとした。近距離音場では超音波セン

サの感度が，音響検出軸に沿って増減を繰り返して安定しない。このため，セ

ンサと光吸収体との間の距離は，近距離音場限界距離よりも長い 45 mm とした。

ここで，近距離音場限界距離は
2 / (4 )N D  で表され[51]，D は センサの外径

3.0 mm，λは超音波の波長で 20 MHz の超音波が水中を音速 1,500 m/s で伝播す

ることを想定すると 75 μm であるため，N=40 mm と計算できる。 

実際の実験では，光源から出射された励起光をコア径 400 μm の光ファイバ

に導入し，光ファイバの出射端を超音波センサの検出面の中央の開口部に固定

する。 

純水の光散乱係数は，光波長が長くなると減少する特性を有し，450 nm で 3

×10
-4

 cm
-1，630 nm より長波長では 1×10

-5
 cm

-1以下である[52]。光子が散乱され

ずに伝播できる平均的な距離は光散乱係数の逆数であり，純水においては光フ

ァイバ出射端から光吸収体までの距離である 45 mm と比較して十分に長いため，

本実験においては光散乱の影響を無視できる。よって，本シミュレーションモ
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デルでは，光吸収分布  H r は観測点 を原点とした球座標系において，次式に

より幾何光学的に算出できる。 

         0
, , , , , , exp ', , d '

r

a aH r F r r r r              (3-3) 

   0, , cosa ar where r z       

ここで，  , ,F r   は励起光の強度分布であり，実験に用いた光ファイバから

出力される励起光の強度分布を光ファイバの出射端から 17.5 mm 離して配置し

たビームプロファイラ(SP620, Ophir, Israel)により計測し，光ファイバ出射端から

の距離に応じて拡大した強度分布とした。  , ,a r   は観測対象における光吸収

係数分布である。平面状の光吸収体の深度において，吸光度に log 10e を乗じて

算出した光吸収係数 a を与えた。 0z は光ファイバの出射端から光吸収体までの

距離である。 

超音波センサのインパルス応答  m t は，3.3.1 に記載する実験で使用した超音

波センサにより点音源が発生する光音響信号を観測した実測値とした。ビーム

径 4.0 mm，波長 720 nm のレーザー光を，焦点距離 200 mm の平凸レンズを用い

て集光し，光吸収係数が 2,000 cm
-1のカーボン分散液に照射した。カーボン分散

液表面でのビーム径は 44 μm と計算でき，カーボン分散液内での光侵達長は 5 

μm である。これらの値は音速 1,500 m/s の水中を伝播する周波数 20 MHz の超音

波の波長 75 μm よりも小さいため，周波数 20 MHz 以下の超音波について分析す

る場合には，式 3-3 の熱エネルギーの空間分布 をデルタ関数に近似できる。こ

の近似を導入すると式 3-2 は次式で表現される。 

     
'1

', ' *
4 'p

s t t m t
C c








  
  

  

r r
r

r r
 (3-4) 

'r
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式 3-4 より，点音源を対象に計測した光音響信号は，超音波センサのインパル

ス応答とレーザーのパルス波形の微分との畳み込みを定数倍したものとなる 

[53]。よって，光吸収分布  H r に関して式 3-2 における積分項までを計算し，

焦点に設置した点音源が発生する光音響信号を畳み込むことで，超音波センサ

で受信した光音響信号をシミュレーションした。 

 

 
図 3-1 平面型光吸収体を対象とした光音響計測のシミュレーションモデル 

光吸収体にコア径 400 μm の光ファイバから光を照射し，光吸収体が発生する光

音響信号を超音波センサで検出して得られる信号波形から算出した。 
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3.2.1.3 シミュレーションと実験との対比（実験） 

実験系を図 3-2 に示す。励起光源として Q スイッチ駆動の Nd:YAG レーザー

の第 2 高調波(LS-2134, Lotis, Minsk, Belarus)で励起した波長可変 Ti:Sapphire レー

ザー(LT-2211, Lotis, Minsk, Belarus)を用いた。励起光のパルス幅は 20 ns，波長は

720 nm，繰り返し周波数は 15 Hz である。励起光はコア径 0.4 mm のマルチモー

ド光ファイバ(M40L02, Thorlabs, Newton, NJ)に導入した。光ファイバの出力端を

リング状の検出面を有する超音波センサに通すことで，超音波センサの検出軸

と同軸で励起光を照射可能とした。超音波センサは，検出面の外径 3.0 mm, 内

径 1.4 mm であり，厚さ 50 µm の P(VDF-TrFE)を検出素子して用いた圧電型であ

る。超音波センサの周波数特性は，校正済みのハイドロホン(HPM05/3, Precision 

acoustics, Dochester, UK)との比較校正により，1~20 MHz の範囲で計測され，感

度が最大となる周波数は 1.7 MHzであり，6 dB帯域幅は 1.2-14.4 MHzであった。

超音波センサで検出された光音響信号は，低ノイズ FET アンプ(SA-220F5, NF 回

路設計ブロック，神奈川)により増幅したのちに，2 GSa/s のサンプリングレート

で動作するデジタルオシロスコープ(DSO8104A, Agilent Technologies, Santa Clara, 

CA)で記録した。 

観測対象は，直径 35 mm, 厚さ 9 mm のポリスチレン製ディッシュを蒸留水で

希釈した黒インク(Black Ink, Pilot, Tokyo, Japan)で満たし，厚さ 11 µm のポリ塩化

ビニリデン製のフィルムで蓋をして作成した。黒インクの希釈液の体積濃度は

6.0 %から 16.0 %まで 2.0 %の刻みで 6 つの濃度に調整した。励起波長である 720 

nm における黒インク希釈液の吸光度は 4.3 cm
-1から 17.4 cm

-1の範囲であり，計

測波長において生体内の血液と同等の光侵達長を有する。観測対象を水浸し，

観測対象の表面から 45 mm 離して超音波センサを配置し，超音波センサと同軸

に配置した光ファイバから励起光を照射し，光音響信号を観測した。 
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図 3-2 平面型光吸収体を対象とした光音響計測の実験系 

光吸収体にコア径 400 μm の光ファイバから光を照射し，光吸収体が発生する光

音響信号を超音波センサで検出した。 
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3.2.2 微小腫瘍が発生する光音響信号の周波数の分析 

3.2.2.1 シミュレーション 

生体内部にある 1 - 3 mm の大きさの腫瘍に集積した分子標的造影剤が発生す

る光音響信号について分析した。シミュレーションモデルを図 3-3 に示す。生体

軟組織の表面から 5.0 mm の深さに，径 0.5 - 3.0 mm の模擬腫瘍を配置した。模

擬腫瘍が発生する光音響信号を検出する超音波センサは，外径 12 mm，曲率 25 

mm の凹面状の形状とした。この超音波センサは，曲率に相当する深度において

感度焦点を形成するため，超音波センサから模擬腫瘍までの距離が曲率と一致

するように，超音波センサと生体軟組織との間に厚さ 20 mm の水を介在させた。

励起光は超音波センサと同軸に照射するものとし，励起光の生体軟組織表面に

おける強度分布は，径 6.0 mm のガウス型とした。 

模擬腫瘍及び生体軟組織の等価散乱係数 's は，生体組織による光散乱を

Rayleigh 散乱と Mie 散乱の両方の寄与があるものとして，500 nm における等価

散乱係数を基準にして近似的に計算する次式を用いて設定した [54]。 

    
4

' ' 1
500 500

Mieb

s Ray Raya f f
 

 

      
      

     

  (3-5) 

ここで，は光の波長(nm)， 'a は 500 nm における等価散乱係数(cm
-1

)，
Rayf は

光散乱全体における Rayleigh 散乱の寄与割合， Mieb は Mie 散乱における散乱指

数である。生体組織における平均的な値を表 3-1 に示す。 

励起波長である 620 nm における乳房，線維組織の平均的な等価散乱係数は，

式 3-6 により 13.0 cm
-1

, 17.6 cm
-1とそれぞれ計算できる。よって，生体軟組織と

模擬腫瘍の等価散乱係数を，それぞれ 13.0 cm
-1

, 17.6 cm
-1に設定した。模擬腫瘍
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の吸光度は，分子標的造影剤の集積度や投与量の違いを考慮し，0.1 cm
-1，1.0 cm

-1，

10 cm
-1の 3 段階で変化させた。 

 

表 3-1 等価散乱係数に関連するパラメータ ( [54]を基に作成) 

組織の種類 a’ (cm
-1

) fRay bMie 

皮膚 48.0 ± 10.6 0.409 ± 0.178 0.702 ± 0.351 

脳 27.4 ± 10.5 0.315 ± 0.368 1.087 ± 1.386 

乳房 18.7 ± 7.0 0.288 ± 0.273 0.685 ± 0.984 

骨 15.3 ± 7.9 0.022 ± 0.032 0.326 ± 0.298 

軟組織 19.1 ± 11.3 0.153 ± 0.216 1.091 ± 0.483 

線維組織 29.2 ± 5.4 0.489 ± 0.274 0.644 ± 0.572 

脂肪組織 19.3 ± 9.1 0.174 ± 0.111 0.447 ± 0.263 

 

光吸収体及びその周囲媒体における光散乱を考慮する必要があるため，3.1.1

で実施するシミュレーションと異なり幾何光学的に光吸収分布  H r を導出で

きない。生体内における光伝播は輻射輸送方程式により表現できることが知ら

れており，その近似解を求める方法としてモンテカルロ法が広く使用されてい

る [55]。そこで，モンテカルロ法を用いて，分子標的造影剤が集積した腫瘍を

模擬した光吸収体における光吸収の空間分布を算出した。モンテカルロ法によ

る演算には gpu3d を用いた [56]。 

光吸収分布  H r に関して式 3-2 における積分項までを計算し，焦点に設置し

た点音源が発生する光音響信号を計測した結果を畳み込んで光音響信号波形を

得た。 



43 

 

 

 
図 3-3 模擬腫瘍を対象とした光音響計測のシミュレーションモデル 

励起光としてビーム径 6 mm のコリメート光を光散乱媒体表面に対して垂直に

入射した条件で，光散乱媒体中に配置した模擬腫瘍が発生する光音響信号を算

出した。 
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3.2.2.2 実験 

実験系を図 3-4 に示す。励起光源として，Q スイッチ駆動の Nd:YAG レーザー 

(Quanta-Ray Pro-190-THDA-FE, Spectra-Physics, Santa Clara, CA) の第 3 高調波で

励起した光パラメトリック発振器(Versascan MBI-FE, Spectra-Physics, Santa Clara, 

CA)を用いた。励起光のパルス幅は 6 - 8 ns で繰り返し周波数は 10 Hz であり，

光の波長は 620 nm に設定した。励起光をビームサンプラ(BSF-A, Thorlabs, 

Newton, NJ)により分岐し，分岐側をエネルギーメータ(PE10-C, Ophir, Jerusalem, 

Israel)により計測し，透過側をコア径 0.4 mm のマルチモード光ファイバを 19 本

束ねた光ファイババンドル(FBF-19-220-400-SUS02-3-SUS0, フォトニックサイ

エンステクノロジ株式会社, 北海道)に導入した。19 本のマルチモード光ファイ

バの出射端は，超音波センサを中心とした直径 23 mm の円周上に 25°の角度を

つけて配列した。このとき，光ファイバからの出射光の光軸は，光ファイバの

出射端から 24.3 mm の距離で交差する。超音波センサは，外径 12 mm で曲率 25 

mmの凹面状の検出面を有する厚さ 50 µmのP(VDF-TrFE)を検出素子とする圧電

型である。超音波センサで検出された光音響信号は，低ノイズ FET アンプ

(SA-220F5, NF 回路設計ブロック，神奈川)により増幅したのちに，100 MSa/s の

サンプリングレートで動作するデジタルオシロスコープ(M9210A, Agilent 

Technologies, Santa Clara, CA)で記録した。 

観測対象は，径 0.3~4.0 mm の範囲内の大きさの模擬腫瘍とした。模擬腫瘍は，

重量濃度 5.0 %のアガロース (5510UB, Life Technologies, Gaithersburg, MD)を蒸

留水に溶かし，体積濃度 6.7 %のイントラリピッド(Fresenius Kabi, Bad Homburg, 

Germany)を光散乱体として，東京大学 大学院医学系研究科 生体物理医学専攻 

医用生体工学講座 生体情報学分野（浦野研究室）において合成された 620 nm

に吸収ピークを有するシリコンローダミンを光吸収体としてそれぞれ加えた溶
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液を，マグネティックスターラーで撹拌したミネラルオイル内に滴下すること

により，球形に固めて作成した。ここで，光散乱体として用いるイントラリピ

ッドの濃度は 3.2.2.1 のシミュレーションにおける等価散乱係数の設定値と同等

になるように，イントラリピッド溶液の散乱係数の文献値[57]を基に算出した。 

模擬腫瘍の大きさを精密に制御して作成することが困難であるため，作成し

た模擬腫瘍をデジタル実体顕微鏡(MJ-ICT16, 佐藤商事, 神奈川)で撮影し，画像

分析ソフトウェア Image Jを用いて大きさを計測した。模擬腫瘍を体積濃度 5.0 %

のイントラリピッド溶液内の表面から 5 mm の深さに固定した。このイントラリ

ピッド溶液に底面が接するように，底面を 11 µm のポリ塩化ビニリデン製のフ

ィルムで貼り替えた水槽を固定し，この水槽内に光ファイバを周囲に配置した

超音波センサを固定した。模擬腫瘍の位置が超音波センサの感度焦点に一致す

るように，マイクロメータを用いて超音波センサの位置を調整した。 
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図 3-4 模擬腫瘍を対象とした光音響計測の実験系 

超音波センサの周囲に配置した光ファイバから光を照射し，イントラリピッド

溶液内に配置した模擬腫瘍が発生する光音響信号を計測した。 

図中の写真のスケールバーは 0.5 mm である。 
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3.2.3 高分子圧電超音波センサの評価 

 3.2.2 の結果を承けて，微小腫瘍が発生する光音響信号を高感度に検知するた

めに，光音響イメージング用の超音波センサとして，外径 6.0 mm，内径 2.3 mm

で，曲率 12.0 mm の検出面を有する厚さ 20 μm の P(VDF-TrFE)フィルムを用い

た圧電方式の超音波センサを作成した。P(VDF-TrFE)フィルムを用いた圧電方式

の超音波センサは幅広い周波数帯の信号を受信可能な特徴を有し，光音響イメ

ージングの先行研究で観測されている微細な血管の検出に適した周波数の信号

と，3.2.2.で検討した腫瘍に集積した造影剤の検出に適した周波数の信号の両方

を検出可能と考えられる。図 3-5 の実験系を用いて点音源から発生した光音響信

号を計測することにより，超音波センサの周波数‐感度特性および空間‐感度

特性を評価した。 

 光吸収体は，532 nm において 1560 cm
-1の吸光度を有する黒インク(Black Ink, 

Pilot, Tokyo, Japan)とし，径 35 mm のポリスチレン製ディッシュに満たし，ディ

ッシュの上面をポリ塩化ビニリデン製の厚さ 11 μm の透明フィルムで蓋をして，

水槽内に水浸した。光源として，Q-switched Nd:YAG レーザー(Minilite II, 

Continuum, San Jose, CA)の第 2 高調波を用いた。光源から出力される径 4 mm の

光をミラーにより空間伝送し，焦点距離 50 mm のレンズで集光し，水槽のガラ

ス製の底面を介してディッシュ内の黒インクの底面に照射した。この時のスポ

ット径は 8.11 μm，光侵達長は 6.41 μm とそれぞれ計算できる。この条件におい

て発生する光音響信号を，超音波センサにより観測した。このとき，超音波セ

ンサの位置をマイクロメータにより微調整し，信号強度が最大となる点を見つ

けることで，超音波センサの焦点と光の焦点の位置を一致させた。同配置にお

いて，光音響信号を校正済みのハイドロホン(HPM05/3, Precision acoustics, 
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Dochester, UK)でも計測し，比較校正により，超音波センサの周波数‐感度特性

を求めた。 

超音波センサを 3 軸の自動ステージに固定して，x 方向及び y 方向に 0.25 mm

刻みで各 11 点，z 方向に 1.00 mm 刻みに 11 点の 3 次元走査を行い，各検出位置

における信号の最大値を記録することにより，空間‐感度分布を計測した。加

えて，焦点近傍を高空間分解能に計測するために，x 方向及び y 方向に 0.10 mm

刻みで各 11 点，z 方向に 0.50 mm 刻みに 7 点の 3 次元走査も実施した。 

 

 

図 3-5 超音波センサを評価するための実験系 

ミラーで集光した励起光の焦点で発生する光音響信号を超音波センサ及び校正

済みのハイドロホンで観測して周波数－感度特性を評価した。 

3 軸の自動ステージで超音波センサを走査して光音響信号を観測し，空間－感度

特性を評価した。 
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3.3 スペクトル微分を用いた背景信号抑制 

3.3.1 スペクトル微分による背景信号抑制原理 

スペクトル微分は，スペクトルデータからピークを抽出する目的で広く用い

られている。光音響イメージングに使用する分子標的造影剤として有機小分子

や金ナノロッドなどが想定され，それらの多くは特定の波長に吸光度が極大と

なる吸収ピークを有する。このため，光音響スペクトルから，分子標的造影剤

の吸収ピーク波長におけるスペクトルピーク成分を検出することで，分子標的

造影剤を弁別できる。 

スペクトル微分法では，高感度にスペクトルピークを検出するために，2 次微

分スペクトルを計算する。図 3-6(a)は，650 nm に吸収ピークを有するシリコン

ローダミン (SiRho 650)の光吸収スペクトルと，脱酸素化ヘモグロビンの光吸収

スペクトルとを重ね合わせたスペクトルである。図 3-6 (a)のスペクトルに対し

て，2 次微分処理を施したスペクトルを図 3-6(b)に示す。SiRho 650 の吸収ピー

クである 650 nm において負のピークが観測されている。このため，SiRho 650

の吸収ピークにおける 2 次微分値を正負反転した値を用いることで，検出した

い造影剤の吸収ピーク波長にピークを有する信号成分のみを抽出できる。 
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図 3-6 2 次微分による波長ピーク抽出の原理図。 

(a) ヘモグロビンと SiRho 650 の吸収スペクトルを混合したスペクトル。 

(b) (a)のスペクトルに対して 2 次微分処理を施したスペクトル。SiRho 650 の吸

収ピークである 650 nm 近傍のみにおいて負の値をとる。 

 

3.3.2 スペクトル微分フィルタの係数設定方法 

Savitzky-Golay (SG)フィルタは，スペクトル微分処理において問題となるノイ

ズ成分の増幅効果を抑制しながら，スペクトルの 2 次微分を算出するフィルタ

である。SG フィルタは光音響スペクトルからオフセット成分や線形成分を抑制

しながらスペクトルピークを強調するため，背景信号に由来するピークを持た

ない信号成分を効率的に抑制できる。 

SG フィルタは，光音響スペクトルを低次の多項式で近似してその 2 次の係数

を計算するフィルタであり，次式で表される行列 Aの 3 列目としてそのフィル

タ係数が得られる。 

 
1

T TA X X X



  (3-6) 

ここで X はW × N 列の行列であり，その行列の要素は
1j

ijx i   (i = 1, 2, …, W, 

j = 1, 2, …, N)である。このフィルタの背景信号抑制効果は，多項式近似の次数 N

と，スペクトル窓の幅 W に依存する。多項式近似の次数 N は，多項式近似の次
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数を小さくすることでスペクトル微分特有のノイズ増強効果を抑制できること

から，2 次とした。等間隔の波長刻み dで計測したスペクトルデータから，ス

ペクトル窓の幅 W に相当する点数のデータを抽出する場合，スペクトル窓内に

含まれる波長幅は  1W d   となる。SG フィルタはスペクトル帯域通過フィル

タとして作用し，その透過帯域幅は波長幅に依存する。透過帯域幅を広げると，

フィルタ処理後の目的信号の強度は増加するものの，背景信号も増加する。そ

こで本研究では，目的信号に対する感度及び選択性を高めるために，波長刻み

dを 5 とした条件で，スペクトル窓の幅 W の最適化を図った。 

SG フィルタによる抽出対象は，分子標的造影剤の光吸収スペクトルの 2 次微

分であるため，SG フィルタの伝達関数が分子標的造影剤の光吸収スペクトルの

2 次微分に近づくようにフィルタを設計した。ここで，SG フィルタの伝達関数

 wT k  は，式 3-6 により得られるフィルタ係数をフーリエ変換することにより

算出し，分子標的造影剤の光吸収スペクトルの 2 次微分  M k は，分子標的造影

剤の光吸収スペクトルのフーリエ変換に波数の 2 乗を乗じて算出した。SG フィ

ルタの伝達関数  wT k と分子標的造影剤の光吸収スペクトルの 2 次微分  M k と

の相関を指標とすることで最適なフィルタを設計でき，今回は次式で得られる

決定係数 2R を基に評価した。 

     

     

2 1

2 2

1 1

W

w i w i

i

W W

w i w i

i i

T k T M k M

R

T k T M k M



 

 



  



 
            (3-7)  
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3.4 生体模擬ファントムを対象としたイメージング実験 

 標的部位に集積した分子標的造影剤の経皮的イメージングを想定し，生体模

擬ファントムを，皮膚層，軟組織層，観測対象層の 3 層で構成した。皮膚層と

軟組織層は，トリス緩衝生理食塩水に重量濃度 20 %のゼラチン (G2500, 

Sigma-Aldrich Corp., St. Louis, MO)を加えて作成した。皮膚層には，光吸収体と

して黒インク(S0216630; Rotring, Hamburg, Germany)及びヘモグロビンを，光散乱

体としてイントラリピッドをそれぞれ加えた。軟組織層には，光吸収体として

ヘモグロビンを，光散乱体としてイントラリピッド(Fresenius Kabi, Bad Homburg, 

Germany)をそれぞれ加えた。光吸収体と光散乱体の濃度を表 3-2 に示す。光散乱

体として用いるイントラリピッドの濃度は，皮膚及び生体軟組織の光散乱係数

の文献値[54]と，イントラリピッドの光散乱係数の文献値 [57]を用いて算出した。

イントラリピッドの光散乱係数はゼラチン濃度を増加すると低下する[58]ため，

ファントム内のイントラリピッド濃度は，ゼラチンを添加しないイントラリピ

ッド溶液と同等の光透過率になるように調整した。生体模擬ファントムの光学

特性を図 3-7 に示す。 

観測対象層は，1 mm の厚さの高透明シリコーンシート(SKSC-6000-01, SK 

Co.,Ltd, Tokyo, Japan)で作成した。シリコーンシートに径 3 mm の穴を開け，観

測対象の光吸収体を重量比 10 %のゼラチン溶液で希釈し，ゼラチン溶液を穴に

流し込んでゲル化させた。観測対象の光吸収体として，東京大学 大学院医学系

研究科 生体物理医学専攻 医用生体工学講座 生体情報学分野（浦野研究室）に

おいて合成された，500 nm に吸収ピークを有するローダミン(Rho 500)と，650 nm

に吸収ピークを有するシリコンローダミン(SiRho 650)を，100 μM に希釈して使

用した。生体組織に由来する背景信号として，ヘマトクリット 10 %相当の濃度

のヘモグロビンも観測対象とした。ヘモグロビンは，ウサギの全血を遠心分離
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して赤血球成分を抽出[59]し，蒸留水を加えて赤血球を溶血させ，遠心分離によ

り残存した赤血球の膜成分を除去することで得た。なお，ウサギからの採血は，

防衛医科大学校実験動物倫理委員会の承認を得て実施した（承認番号 16013）。

観測対象層に配置する光吸収体の光吸収スペクトルを図 3-8 に示す。 

 実験系を図 3-9 に示す。3.2.2.2 と同様の励起光源及び励起光の導光方法を用い

た。19 本の光ファイバからの出力光軸の交点と超音波センサとの焦点とが一致

するように，超音波センサの検出面を光ファイバの端面より 12.0 mm 前面に固

定した。光ファイバと一体化した超音波センサを，厚さ 11 μm のポリ塩化ビニ

ルフィルム製の底面を有する水槽内に水浸した。ファントムを水槽の下に設置

して水槽底面のフィルムに接触させた。ゼラチン製のファントムが溶けること

を防ぐために，水温は 15℃に保温した。超音波センサで観測した信号の増幅方

法及び記録方法は，3.2.2.2 と同様とした。光ファイバと超音波センサとで構成

される検出部をステッピングモーターステージ(SGSP20-200, SIGMAKOKI, 

Tokyo, Japan)を用いて x 方向に走査した。走査点ごとに観測した光音響信号に対

してウェーブレットフィルタを施して白色雑音を除去し，100 次のゼロ位相帯域

通過フィルタ(通過帯域 0.5 – 20 MHz)を施して帯域外の雑音を除去し，ヒルベル

ト変換を用いて包絡線を算出した。この包絡線信号は z 方向断面の情報を有する

ため，各走査点で得られる包絡線信号を並べることにより光音響断層画像を取

得した。ここで，信号の取得，ステージによる走査，励起光波長の設定は，

LabVIEW を用いて自作したプログラムにより制御した。 

 背景信号を抑制するために，観測対象について励起光波長を変化させて光音

響画像を取得した。Rho 500 と SiRho 650 について，それぞれ 450 - 550 nm と 600 

- 700 nm の波長範囲で 5 nm 刻みに励起波長を走査した。ヘモグロビンサンプル

は，Rho 500 及び SiRho 650 の両方と比較するために，450 - 550 nm 及び 600 - 700 
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nm の波長範囲で 5 nm 刻みに励起波長を走査した。励起パルス光のエネルギー

は，0.5 -1.5 mJ の範囲内とした。光音響断層画像を得るために，超音波センサを

幅 20 mm の範囲で 0.4 mm 刻みで走査して信号を取得した。 

 

 

 

表 3-2 生体模擬ファントムの組成 

組織 インク 

(%) 

ヘモグロビン溶液 

(μM) 

イントラリピッド 

(%) 

皮膚 0.0023 1.35 28.1 

軟組織 0 15.0 6.37 
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図 3-7 軟組織ファントム及び皮膚ファントムの光学特性 

吸光度及び等価散乱係数をそれぞれ示す。 

 

 

図 3-8 観測対象層に配置する光吸収体の光吸収スペクトル 
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図 3-9 生体模擬ファントムを対象とした光音響イメージング用の実験系 

超音波センサの周囲に配列した光ファイバから生体模擬ファントムに光を照射

し，観測対象層に配置した光吸収体が発生する光音響信号を観測した。自動ス

テージを用いて超音波センサを走査して断面画像を取得した。 
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3.5 マウス皮下腫瘍モデルを対象としたイメージング実験 

 本動物実験は防衛医科大学校実験動物倫理委員会の承認を得て実施した（承

認番号 14014）。雌性のヌードマウス（Balb/c slc-nu/nu, 日本エスエルシー, 静岡）

の側腹部皮下に 5×10
6個のヒト肺胞基底上皮腺癌細胞(A549細胞)を 100 μLの培

地(Dulbecco’s modified Eagle’s medium, 富士フイルム和光純薬, 埼玉)に希釈して

投与して皮下腫瘍を作成し，腫瘍径が約 3 - 6 mm になった後に光音響イメージ

ング実験を実施した。 

 実験系を図 3-10 に示す。マウスは麻酔器(SN-487, シナノ製作所, 東京)により

気化した濃度 4%のイソフルランで麻酔導入し，濃度 1.5 %のイソフルランで麻

酔状態を維持した。マウスの鼻先が入るように麻酔マスクを固定し，実験中に

マウスの呼吸状態が維持されるように努めた。光ファイバと一体化した超音波

センサを，厚さ 11 μm のポリ塩化ビニルフィルム製の底面を有する水槽内に水

浸した。マウスに低粘度でかつ透明な超音波ゲル（Towa gel, Towa tech., 東京）

を塗布して水槽の底面を接触させた。マウスの周囲に超音波計測に影響しない

素材のゲル(ソナゲル，タキロン，大阪)で壁を作り，超音波ゲルの流動を抑制し

た。マウスの体温低下を避けるために，水槽内の水温を 36 - 38℃の範囲内に制

御し，マウスを表面温度 38℃のプレート型ヒーター(MATS-55AXK-DG-AN, 東

海ヒット, 静岡)の上に配置した。マウスの皮下腫瘍に，濃度 100 μM の Rho500

或いは SiRho650 を 40 μL 投与する前後に光音響画像を取得した。光波長及びセ

ンサの走査条件設定は，3.4 の実験で示した内容と同様とした。マウスの呼吸性

体動に由来する位置ずれを補正するために，同部位を異なる波長で観測した光

音響信号間での相互相関が最大になるように，光音響信号を時間シフトした。

観測対象の形態的情報を得るために，超音波センサにパルサーレシーバー

(PR8200, Olympus, 東京)を接続し，超音波エコー画像を併せて取得した。 
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図 3-10 マウス皮下腫瘍モデルを対象とした光音響イメージング用の実験系 

麻酔マスクによりマウスに全身麻酔をかけ，超音波ゲルを介して水槽に接触さ

せて光音響画像を取得した。 
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第 4 章 結果 

4.1 まえがき 

本章では，本研究で実施した実験及びシミュレーションの結果について記載

する。 

4.2 では，超音波の検出周波数について検討した結果を記述する。4.2.1 では，

光音響信号の理論式に基づいて様々な光吸収体が発生する光音響信号を計算す

るために作成したシミュレータについて，シミュレーション結果を実験結果と

対比して妥当性を評価した結果を記述する。4.2.2 では，本研究において標的と

する径 1 - 3 mm の腫瘍に集積した分子標的造影剤が発生する光音響信号の周波

数についてシミュレーション及び実験により分析した結果について記述する。

4.2.3 では，径 1 - 3 mm の腫瘍に集積した分子標的造影剤が発生する光音響信号

を高感度に検知するための高分子圧電フィルム製の超音波センサを評価した結

果について記述する。 

4.3 では，スペクトル微分に基づく背景信号抑制方法において使用する

Savitzky-Golay フィルタの係数の最適化結果について記述する。 

4.4 では，生体模擬ファントムを対象としたイメージング実験の結果について

記述する。4.4.1 では，4.2 における超音波の検出周波数の検討による感度の改善

について評価した結果を記述する。4.4.2 では，4.3 における背景信号抑制方法の

適用による，分子標的造影剤が発生する目的信号に対する選択性の改善につい

て評価した結果を記述する。4.4.3 では，励起波長数を削減した場合の背景信号

抑制効果の変化について評価した結果を記述する。 

4.5 では，マウスの皮下腫瘍モデルを対象としたイメージング実験の結果につ

いて記述する。 
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4.2 超音波の検出周波数に関する検討 

4.2.1 シミュレーション法の確立 

4.2.1.1 シミュレーションと実験の対比（シミュレーション） 

 図 4-1 に吸光度が 7.4 cm
-1，13 cm

-1の平面型光吸収体が発生する信号の時間波

形を示す。観測対象に光を照射すると光音響信号が発生し，観測対象から超音

波センサまで光音響信号が伝播する時間分の遅延を経て超音波センサにより検

出される。ここでは音速を 1,500 m/s と設定したため，45 mm の距離を光音響信

号が伝播する時間である 30 μs の遅延を経て光音響信号が観測された。信号の立

ち上がりは 2 条件でほぼ同じであるのに対して信号の立下りは異なり，平面型

光吸収体の吸光度が大きいほど急峻となった。図 4-2 に示す通り，平面型光吸収

体と水との境界が明確であるため，超音波センサ側から見た光吸収領域の深さ

分布は，平面型光吸収体とその周囲の水との間で急峻に立ち上がり，平面型光

吸収体の内部においては光減衰を反映した深さ分布を持つ。本実験で用いた平

面型光吸収体は光を散乱しないため，励起光は平面型光吸収体の表面から内部

にかけて Lambert-Beer の法則に従い，指数関数的に減衰する。光吸収体の吸光

度はこの時の減衰率に相当し，吸光度が低い条件では表面から内部にかけての

光吸収の深さ分布が比較的平坦となる。光吸収体内部で発生する光音響信号は，

光吸収体表面で発生する光音響信号よりも，超音波センサに到達するまでの伝

播距離が長いため，超音波センサに到達するまでの時間に遅延が生じる。この

ため，光吸収体内部で光音響信号が発生すると，光音響信号の時間幅が延長す

る。この結果，吸光度が低い条件では，光吸収体内部で発生する光音響信号に

関して信号の立下りが比較的平坦となったと考えられる。 

図 4-1 に示す通り，光音響信号はパルス波形で，信号に含まれる周波数成分は
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継時的に変化することから，時間分解能を有する周波数分析法である連続ウェ

ーブレット変換(Continuous Wavelet Transform, CWT)により光音響信号を分析し

た。 

信号  s t の連続ウェーブレット変換  ,T a b は次式で表される。 

   
1

*2,
t b

T a b a s t dt
a





 
   

 
   (4-1) 

 ここで，  * t は CWT の基底関数となるマザーウェーブレット関数  t の複

素共役，aは伸張パラメータ，b は位置パラメータである。本研究ではマザーウ

ェーブレット関数として，次式で表される複素モルレーウェーブレットを用い

た。 

   
2

2
0 0

1

4 2

t
i t t

t e e e
 

 
 

     (4-2) 

複素モルレーウェーブレットはガウス関数型の包絡線を有する複素正弦関数

であり，ウェーブレットの中心周波数 0 は，包絡線内に含まれる正弦波の数を

決定する。伸張パラメータ aは 0 /f a で周波数に換算でき，位置パラメータb

はそのまま時間に相当する。このため，信号  s t の CWT である  ,T a b より，

時分解周波数スペクトルは    0, / ,T f t T a b  により算出でき，その振幅成分

を       
1

2 2 2
, Re , Im ,T f t T f t T f t        として算出した。 

 図 4-1 に示す光音響信号に対して CWT を適用して得た時分解周波数スペクト

ルを図 4-3 に示す。信号ピーク時間を基準にして周波数成分の変動を分析するた

めに，図 4-3 の横軸は，光音響信号の信号ピークが t = 0 となるようにシフトし

た。信号ピークである t = 0 近傍で信号波形の急峻な立ち上がりを反映する広帯
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域な信号が観測された後に，信号波形の立下りを反映する低周波数の信号が観

測された。また，図 4-3(a)と比較して図 4-3(b)の方が，高周波数にシフトしてい

るため，周波数特性が吸光度の違いを反映すると考え，周波数と吸光度との関

係に着目して分析した。図 4-4 は，図 4-3(a)に示す時分解周波数スペクトルの t1

及び t2 における断面であり，各時間における周波数スペクトルに相当する。図

4-4 の周波数スペクトルより，振幅が最大となるピーク周波数を時間ごとに算出

できる。図 4-5 は，ピーク周波数の継時的な変化を示したグラフである。図 4-5

より，吸光度の高い光吸収体が発生する光音響信号のピーク周波数は，特に t = 0

近傍において高値となった。様々な吸光度の光吸収体が発生する光音響信号を

シミュレーションし，継時的に変化するピーク周波数の最大値として得られる

最大周波数について評価した結果を図 4-6 に示す。図 4-6 より，最大周波数は，

吸光度の増加に対して単調に増加することを確認した。 
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図 4-1 平面型光吸収体が発生する光音響信号のシミュレーション結果。 

光吸収体の吸光度は 7.4 cm-1と 13 cm-1であり，信号の最大値が 1 になるように

規格化した。 

 

図 4-2 光吸収体の吸光度変化による光吸収体内での光吸収分布の変化 

吸光度が低い条件では光吸収体内部まで光が侵達するため光吸収体内部でも 

光音響信号が発生する。 
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図 4-3 平面型光吸収体が発生する光音響信号の時分解周波数スペクトル 

平面型光吸収体の吸光度は，(a)7.4 cm-1と(b)13 cm-1である。 

信号のピークが t = 0 になるように時間軸をシフトした。 

 

 

図 4-4 時分解周波数スペクトルの断面として得られる周波数スペクトル 

図 4-3(a)の t1及び t2における断面をそれぞれ示した。断面において信号強度が

最大となる周波数をピーク周波数と定義した。 
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図 4-5 ピーク周波数の継時的変化 

吸光度が 7.4 cm-1と 13 cm-1の平面型光吸収体が発生する光音響信号の時分解周

波数スペクトルからそれぞれ算出した。 

 

図 4-6 最大周波数と吸光度との関係 

最大周波数はピーク周波数の最大値として定義した。  
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4.2.1.2 シミュレーションと実験の対比（実験） 

図 4-7 は，6 つの吸光度の平面型光吸収体を対象に光音響信号を計測し，計測

した光音響信号の時分解周波数スペクトルを算出し，そのピーク周波数の最大

値として得られる最大周波数を算出したものである。図 4-6 に示した同条件での

シミュレーション結果と重ねて表示する。 

 シミュレーション結果と実験結果とがよく一致することが確認でき，両者間

の決定係数について算出した結果，0.97 であった。 

 

   
 

図 4-7 最大周波数と吸光度との関係 

シミュレーション結果と実験結果とを比較した。両者間の決定係数は 0.97 であ

った。 
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4.2.2 微小腫瘍が発生する光音響信号の周波数の分析 

4.2.2.1 シミュレーション 

 模擬腫瘍のサイズと光音響信号の周波数成分との関係を分析するために，直

径が 1.0 mm, 2.0 mm, 3.0 mm で，吸光度が 1.0 cm
-1の球状の模擬腫瘍が発生する

光音響信号をシミュレーションした結果を図 4-8 に示す。光吸収体の直径が変化

すると，信号波形の立ち上がりと立下りとの間の時間差が変化する。立ち上が

りと立下りとの間の時間差に音速を掛けると，光吸収体の直径に近似した値と

なる。 

腫瘍に集積する分子標的造影剤の濃度による周波数成分の変化を評価するた

めに，図 4-9 に，直径が 2.0 mm で，吸光度が 0.1 cm
-1

, 1.0 cm
-1

, 10 cm
-1の 3 通り

の球状の模擬腫瘍が発生する光音響信号をシミュレーションした結果を示す。

0.1 cm
-1と 1.0 cm

-1とでは信号波形に顕著な変化がなく，10 cm
-1とすると，立ち

上がり時のピークが細くなり，立下りのピーク強度が小さくなった。光吸収体

内部に光が侵達する距離は，光侵達長で定義され，次式で計算できる[18]。 

  
1

2

1 1

3 'eff
a a s




  

 

  

   (4-3) 

ここで，μaは光吸収係数，μs’は等価散乱係数，μeffは等価減衰係数である。式

4-3 を用いて各条件における光侵達長を計算した結果を表 4-1 に示す。吸光度が

10 cm
-1 の条件においては光侵達長が模擬腫瘍の径の 1/2 より小さく，模擬腫瘍

の表面と裏面の両方から光が入射するとしても，模擬腫瘍の内部まで光が侵達

しない。よって，図 4-6 における信号波形の違いは，0.1 cm
-1と 1.0 cm

-1の条件

では模擬腫瘍全体で光が吸収されるのに対し，10 cm
-1の条件では模擬腫瘍の表

面近傍で光が吸収されるため，光吸収領域の分布が異なることに由来すると考

えられる。 
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 励起波長における吸光度が 1.0 cm
-1で，直径が 2.0 mm の模擬腫瘍が発生する

光音響信号波形に CWT を施して得た時分解周波数スペクトルを図 4-10 に示す。

図 4-9 の信号波形の立ち上がりと立下りに相当する時間において広帯域な信号

が観測された。さらに，これらの信号の間において，低周波数に局在する高強

度の信号を観測した。 

図 4-10 の t = 0.3 μs に観察される低周波数に局在する信号は，時間的にも周波

数的にも局在して高強度であるため，適切な検出周波数を設定することにより，

高感度に模擬腫瘍を検出できる可能性があるため，この信号成分に着目した。

吸光度 1.0 cm
-1，直径 2.0 mm 以外の模擬腫瘍が発生する光音響信号に対しても

同様に時分解周波数スペクトルを算出した。この結果，低周波数に局在する信

号は他の条件にも共通して現れたが，条件により周波数が異なった。そこで，

模擬腫瘍の直径と吸光度とを変化させた条件で，低周波数に局在する信号のピ

ーク周波数を評価した結果を図 4-11 に示す。次式により計算した模擬腫瘍の直

径 D と超音波の波長とが一致する周波数 fdiaについても併せて示す。 

dia

c
f

D
   (4-4) 

 ここで c は音速であり，1,500 m/s として計算した。特に吸光度が低い条件に

おいて，シミュレーションで得られる信号周波数と，fdiaとがよく一致する。 
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図 4-8 模擬腫瘍が発生する光音響信号波形のシミュレーション結果 

吸光度を 1.0 cm-1，直径を 1.0, 2.0, 3.0 mm とした。 

 

図 4-9 模擬腫瘍が発生する光音響信号波形のシミュレーション結果 

直径を 2.0 mm，吸光度を 0.1, 1.0, 10 cm-1とした。 
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表 4-1 模擬腫瘍の吸光度と光侵達長 

吸光度 

(cm
-1

) 

等価散乱係数 

(cm
-1

) 

等価減衰係数 

(cm
-1

) 

光侵達長 

(cm) 

0.1 17.6 2.3 0.43 

1.0 17.6 7.5 0.13 

10 17.6 29 0.035 

 

 

図 4-10 模擬腫瘍が発生する光音響信号の時分解周波数スペクトル 

模擬腫瘍の径は 2.0 mm，吸光度は 1.0 cm-1とした。 

信号のピークが t = 0 になるように時間軸をシフトした。 
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図 4-11 模擬腫瘍が発生する光音響信号の低周波数成分のピーク周波数 

様々な吸光度及び径の模擬腫瘍が発生する光音響信号をシミュレーションし，

その時分解周波数スペクトルから算出した。模擬腫瘍の直径と超音波の波長が

一致する周波数 fdiaの計算結果を併せて示す。 
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4.2.2.2 実験 

図 4-12 は，実測した光音響信号を対象に 4.2.2.1 でシミュレーション結果に実

施した解析を行い，図 4-10 において確認された低周波数に局在する信号成分の

ピーク周波数を算出し，図 4-11 のシミュレーション結果と比較した結果である。

図 4-12 の横軸に示す模擬腫瘍の大きさは，作成時に精密に制御することが困難

であるため，光音響信号計測後に模擬腫瘍を実体顕微鏡で撮影して計測した値

である。シミュレーションと同様に，模擬腫瘍の直径が大きくなると信号の周

波数が低下し，模擬腫瘍の直径と波長が一致する超音波の周波数 fdiaとよく一致

した。この結果よりシミュレーションと実験とで共通して観測された低周波数

に局在した信号は，模擬腫瘍全体で光が吸収されて発生する超音波を 1 つの波

として観測しているものであると考えられる。 

実験とシミュレーションの両方において，吸光度が高く，模擬腫瘍の直径が

大きい条件においては，この傾向から外れる。これは，表 4-1 に示すように吸光

度が高い条件では光侵達長が短くなり，光吸収体の直径が大きい条件では光吸

収体の内部まで光が到達しないことに由来する。この時，実験結果よりもシミ

ュレーションの方が高周波数となった。これは，信号強度の周波数に対する勾

配が小さく，実験においてはノイズ等の要因によりピーク周波数が変動しやす

いことに由来すると考えられる。 

以上の結果より，直径 1 - 3 mm の微小腫瘍に集積した分子標的造影剤が発生

する光音響信号は，2.5 MHz 以下の周波数に局在する低周波数の信号成分を含む

ことが明らかとなった。表 2-1 より，先行研究においては 2.5 MHz 以下の周波数

の超音波を高感度に検出できるセンサが使用されていない。2.5 MHz 以下の周波

数の超音波に感度を有するセンサを用いて，低周波数の信号成分を観測するこ

とで，微小腫瘍に対する感度を改善できると考えられる。 
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図 4-12 模擬腫瘍が発生する光音響信号の低周波数成分のピーク周波数 

様々な吸光度及び径の模擬腫瘍が発生する光音響信号を計測し，その時分解周

波数スペクトルから算出した。シミュレーション結果と実験結果とを比較した。 
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4.2.3 高分子圧電超音波センサの評価 

 図 4-13 に，超音波センサの周波数－感度特性を示す。感度ピーク周波数は 13.7 

MHz で，12 dB 帯域幅は 0.49 - 27.1 MHz であり，幅広い周波数の信号を観測可

能なことが明らかとなった。このセンサを用いることで，血管イメージングを

指向した先行研究で計測している 2.5 MHz 以上の周波数の光音響信号と，微小

腫瘍が発生する 2.5 MHz 以下の周波数の光音響信号の両方を計測可能である。 

図 4-14 に，超音波センサの空間―感度特性を示す。図 4-14(a)に示す広範囲に

観察した x-z 感度分布より，超音波センサの曲率に相当する 12 mm 程度の深度

において高感度になるように，感度分布が焦点化されていることを確認できる。

また，図 4-14(b)に示す高空間分解能に観察した x-z 感度分布と，図 4-14(c)に示

す x-y 感度分布より，焦点近傍において点状の焦点を形成していることが確認で

きる。焦点のスポット径を算出するために，図 4-14(c)の y = 0 mm における x 方

向断面を図 4-15(a)に示す。このプロファイルより，焦点面における感度分布の

半値全幅(full width at half maximum, FWHM)は 0.28 mm と算出できた。 

球面型の超音波センサの焦点面における感度分布は次式で得られる。 

 

1

1

1

2
2 sin tan

2

2
sin tan

2

f D x
J

c SR
I x

f D x

c SR









  
  
  

 
 
 

 (4-5) 

ここで， f は超音波の周波数，cは超音波の音速，Dは超音波センサの直径，

SR は球面型の検出面の曲率，  1J x  は第一種ベッセル関数である。この関数に

基づいて，焦点面における感度分布を算出し，半値幅と周波数との関係を求め，

本研究で用いる超音波センサにおける理論値と比較した。この結果，図 4-15 (b)

に示す通り，理論値と実測値とでよい一致が得られた。 
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図 4-13 超音波センサの周波数－感度特性の評価結果 

  

図 4-14 超音波センサの空間－感度特性の評価結果 

(a) x-z 感度分布を広範囲に計測した結果。(b)x-z 感度分布を高空間分解能に計測

した結果。(c)焦点面(z=12.0 mm)における x-y 感度分布。 
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(a) 

 

(b) 

図 4-15 超音波センサの焦点面における感度分布の半値全幅 (FWHM) 

 (a) 焦点面における感度分布評価 (b)理論値と実測値との比較 
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4.3 スペクトル微分を用いた背景信号抑制 

 背景信号抑制のためのスペクトル微分法において，ノイズ増幅を抑制しなが

ら 2次微分スペクトルを算出するSavitzky-Golayフィルタのフィルタ係数を最適

化した。 

図 4-16 は，スペクトル窓の幅 W に関して，Savitzky-Golay 2 次微分フィルタ

の伝達関数と検出対象となる Rho 500 及び SiRho 650 の 2 種類の造影剤の光吸収

スペクトルの 2 次微分との決定係数を示したものである。2 種類の分子標的造影

剤に対して W=11 の条件で決定係数が最大となった。決定係数が高いフィルタ

を選択することで，造影剤と同等のスペクトル幅を有するピークを高効率に抽

出可能できるため，スペクトル窓の幅W=11の SGフィルタを用いることとした。 

 

 
図 4-16 Savitzky-Golay 2 次微分フィルタの伝達関数と，観測対象サンプルの光

吸収スペクトルとの間の決定係数 

スペクトル窓の幅により 2 次微分フィルタの伝達関数が変化するため，最も決

定係数が高くなるスペクトル窓の幅を選択した。 
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4.4. 生体模擬ファントムを対象としたイメージング実験 

4.4.1 超音波の検出周波数に関する検討 

図 4-17 に，厚さ 0.5 mm の皮膚ファントムと厚さ 1.0 mm の軟組織ファントム

とを介して，Rho 500 を対象に光音響画像を撮像した結果を示す。図 4-17 (a)は，

断面画像に表示した範囲のイメージ図である。図 4-17(b)と図 4-17 (c)はそれぞれ， 

100 次のゼロ位相帯域通過フィルタの通過帯域を 0.5 – 20 MHz と 2.5 – 20 MHz

に設定して算出した光音響画像である。図 4-17(b)では図 4-17(c)と比較して信号

強度が増加しており，2.5 MHz 以下の周波数帯の信号を検出することにより，光

音響信号の強度が増加することが確認できる。図 4-18 に，Rho 500 と SiRho 650

とをそれぞれ対象として観測した光音響画像について， 2.5 MHz 以下の周波数

成分を含む場合と含まない場合とで，それぞれ信号発生領域に関心領域(region 

of interest, ROI)を設定し，ROI 内での光音響信号強度を比較した結果を示す。こ

の結果，2.5 MHz 以下の周波数成分を検出することで，光音響信号の強度が 2 倍

以上に増加することを確認した。 

以上より，低周波数の超音波に感度を有するセンサを使用することで，Rho 500

及び SiRho 650 が発生する光音響信号を高効率に検出可能となり，本研究におい

ては検出感度が 2 倍以上に改善された。本研究では，2.5 MHz 以下の周波数帯の

信号を観測可能な広帯域超音波センサを使用したが，検出すべき腫瘍のサイズ

を予測可能な場合には，当該周波数帯域に特異的に高い感度を有する超音波セ

ンサを用いることでさらに高感度化が可能と考えられる。  
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図 4-17 Rho500 を対象とした光音響イメージング結果 

皮膚ファントム及び厚さ 1 mm の軟組織ファントムを介して撮像した。 

励起波長は Rho 500 の吸収ピークである 500 nm とした。 

(a) 光音響画像の断面イメージ図。 

(b) カットオフ周波数 0.5-20 MHzの帯域通過フィルタを適用して計算した画像。 

(c) カットオフ周波数 2.5-20 MHz の帯域通過フィルタを適用して計算した画像。 

(b)と(c)は同じカラースケールで表示した。 
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図 4-18 2.5 MHz 以下の周波数成分の検出による感度増加率  

 

4.4.2 スペクトル微分を用いた背景信号抑制 

 生体組織に含まれる光吸収体に由来する背景信号と，Rho 500 及び SiRho 650

が発生する目的信号とが混在する中から，目的信号のみを抽出する手法につい

て，スペクトルフィッティング法(SFM)とスペクトル微分法(SDM)を比較した。

皮膚ファントムと軟組織ファントムの下に配置した Rho 500 とヘモグロビンを，

Rho 500の吸収ピーク波長(500 nm)で撮像した光音響画像を図4-19(a)と図4-19(d)

にそれぞれ示す。皮膚ファントム及びヘモグロビンに由来する背景信号と，Rho 

500 に由来する目的信号がそれぞれ明瞭に描出されている。図 4-19 (b)と図

4-19(e)に，スペクトルフィッティング法を用いて目的信号を抽出した結果を示

す。図 4-19(e)において，ヘモグロビンが発生する背景信号は抑制されるものの，

皮膚ファントムが発生する背景信号が残存した。図 4-19(c)と図 4-19(f)にスペク

トル微分法を用いて背景信号を抑制した結果を示す。スペクトルフィッティン



81 

 

グ法とは異なり，皮膚ファントム及びヘモグロビンの両方に由来する背景信号

が抑制された。 

 図 4-20 に，Rho 500 に由来する目的信号の強度で規格化した背景信号の強度

を示す。Rho 500 の吸収ピーク波長である 500 nm で励起して取得した光音響画

像においては，すべての条件において，皮膚ファントム及びヘモグロビンの両

方が Rho 500 と同等の強度の信号を発生した。ヘモグロビン及び Rho 500 に由来

する信号は，軟組織ファントムの厚みを増加すると光減衰により強度が低下す

るのに対し，皮膚ファントム表面で発生する信号は光減衰の影響を受けない。

このため，軟組織ファントムの厚みを増加すると皮膚ファントム表面において

発生する信号強度が相対的に増加した。スペクトルフィッティング法により背

景信号を抑制した結果，ヘモグロビンに由来する背景信号は抑制されたが，皮

膚ファントムに由来する背景信号は抑制されなかった。これは，背景信号の参

照スペクトルとして与えたヘモグロビンの吸収スペクトルと，皮膚ファントム

が発生する光音響信号のスペクトルが異なることに由来する。その結果，最小

二乗法の演算過程で，皮膚ファントムが発生する光音響スペクトルを，ヘモグ

ロビンの吸収スペクトルと Rho 500 の吸収スペクトルとの重み付き和で表現し

て偏差を最小としようとするため，Rho 500 が存在しないのにもかかわらず，存

在するものとして誤計算されたと考えられる。 

これに対し，スペクトル微分法を用いた結果，皮膚ファントムとヘモグロビ

ンがそれぞれ発生する背景信号が，すべての条件において抑制された。スペク

トル微分法は，目的とする光吸収体の吸収スペクトルのピーク波長のみを既知

情報として使用し，光音響スペクトルから当該ピーク波長にピークを有する成

分を抽出する原理であり，皮膚ファントムもヘモグロビンも，Rho 500 の吸収ピ

ーク波長近傍において明確な吸収ピークを持たないため，両者に由来する背景
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信号を効率的に抑制できた。ヘモグロビンに由来する背景信号は，スペクトル

フィッティング法でも抑制可能であるが，スペクトル微分法によりさらに高い

弁別比で抑制可能であった。スペクトルフィッティング法においては，血液が

発生する光音響信号の光音響スペクトルとヘモグロビンの光吸収スペクトルと

が完全に一致しない場合，前述したように最小二乗法の演算過程でその残差分

を補償するために Rho 500 が誤検出される。実際に，ヘモグロビンが発生する光

音響信号の光音響スペクトルは，生体模擬ファントムでの光散乱によって実質

光路長が延長するため，ヘモグロビンの吸収スペクトルと厳密には一致しない

[60]。この誤差分の影響により，スペクトルフィッティング法ではヘモグロビン

に由来する背景信号が残存した。 
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図 4-19 複数波長で取得した光音響画像に対して，造影剤のみを抽出する信号処

理を施した結果 

(a)-(c) 皮膚ファントム及び軟組織ファントムの下に Rho 500 を配置して撮像し

た光音響画像。(a)は Rho 500 の吸収ピークである 500 nm の単波長。(b)はスペ

クトルフィッティング法により Rho 500 信号を抽出した画像。(c)はスペクトル

微分法により Rho 500 信号を抽出した画像。 

(d)-(f) 皮膚ファントム及び軟組織ファントムの下にヘモグロビンを配置して撮

像した光音響画像。(d)は Rho 500 の吸収ピークである 500 nm の単波長。(e)

はスペクトルフィッティング法により Rho 500 信号を抽出した画像。(f)はスペ

クトル微分法により Rho 500 信号を抽出した画像。 
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図 4-20 背景信号強度の目的信号強度に対する比率（Rho 500） 

皮膚ファントム及び軟組織ファントムを介して Rho500 を撮像した。  

単波長 : Rho500 の吸収ピーク波長(500 nm)で取得した光音響画像 

SFM : スペクトルフィッティング法(SFM)により目的信号を抽出した画像 

SDM : スペクトル微分法(SDM)により目的信号を抽出した画像 

 

図 4-21 に，SiRho650 に由来する目的信号の強度で規格化した背景信号の強度

を示す。SiRho650 の吸収ピーク波長である 650 nm で励起して取得した光音響画

像においては，すべての条件において，皮膚ファントム及びヘモグロビンの両

方に由来する背景信号が観測された。皮膚ファントムもヘモグロビンも，500 nm

と比して 650 nm において吸光度が低くなることから，背景信号の強度は 500 nm

で励起した場合に比べて小さい。スペクトルフィッティング法では，皮膚ファ

ントム由来の背景信号は抑制できないが，スペクトル微分法では皮膚ファント

ムとヘモグロビンの両要因に由来する背景信号を抑制可能であり，650 nm の波

長域においてもスペクトル微分法が有効であることを確認した。 
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図 4-21 背景信号強度の目的信号強度に対する比率（SiRho650） 

皮膚ファントム及び軟組織ファントムを介して SiRho650 を撮像した。  

単波長: SiRho650 の吸収ピーク波長(650 nm)で取得した光音響画像 

SFM : スペクトルフィッティング法(SFM)により目的信号を抽出した画像 

SDM : スペクトル微分法(SDM)により目的信号を抽出した画像 
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4.4.3 スペクトル微分法における計測波長数の削減 

 スペクトル微分法において，光音響信号を計測する波長刻みを粗くした場

合の背景信号抑制効果について検討した。波長刻みを粗くすることにより，信

号取得に要する時間を削減できるため，生体を対象とする場合には観測対象の

体動や生理状態の変化の影響を抑制できるメリットがある。 

図 4-22 に，スペクトル微分法を用いた背景信号抑制に用いるスペクトルデー

タの波長刻みを 5 nm から 10 nm, 15 nm, 20 nm, 25 nm に粗くした場合に，Rho 500

が発生する目的信号に対する背景信号の強度を示す。スペクトル微分に用いる

Savitzky-Golay 2次微分フィルタの背景信号の抑制性能は波長刻み dλとスペクト

ル窓幅 W を用いて，(W-1)dλ として計算できる波長幅に強く依存する。3.2.2 に

示す手法により各条件に対して決定し，スペクトル窓幅，波長幅，フィルタの

伝達関数と光吸収スペクトルとの間の決定係数を表 4-1 に示す。比較のために，

5 nm 刻みで取得したデータにスペクトルフィッティングを施して得たデータも

併せて示す。 

この結果より，波長刻みが粗い条件で背景信号が増加することが確認された

が，すべての条件において背景信号の強度はスペクトルフィッティングにより

得られる値を下回った。波長刻みを 5 nm から 10 nm, 15 nm とすると背景信号の

目的信号に対する比率が増加するのに対し，15 nm から 20 nm, 25 nm とすると背

景信号の目的信号に対する比率が低下した。15 nm, 20 nm, 25 nm の条件において

は，すべての条件でスペクトル窓幅が 3 であったが，波長刻み dλとスペクトル

窓幅 W を用いて，(W-1)dλ として計算できる波長幅はそれぞれ異なる。フィル

タの伝達関数は波長幅に依存し，今回の条件では波長刻み dλが 5 の条件が最も

自由度が高いため，この時の波長幅 50 nm が最適値に近くなると考えられる。

波長刻みが 15 nm, 20 nm, 25 nm と増加すると，スペクトル窓幅が 3 の条件の波
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長幅は 50 nm に近づくことから，フィルタ伝達関数と Rho500 の吸収スペクトル

との間の決定係数が増加した。この結果，スペクトル微分処理により Rho500 に

由来する目的信号のみを選択的に抽出可能となり，背景信号の目的信号に対す

る比率が低下したと考えられる。 

図 4-23 に，スペクトル微分法による背景信号抑制に用いるスペクトルデータ

の波長刻みを，5 nmから 10 nm, 15 nm, 20 nm, 25 nmに粗くした場合に，SiRho 650

が発生する目的信号に対する背景信号の強度を示す。スペクトル窓幅，波長幅，

フィルタの伝達関数と光吸収スペクトルとの間の決定係数を表 4-2 に示す。比較

のために，5 nm 刻みで取得したデータにスペクトルフィッティングを施して得

たデータも併せて示す。図 4.20 に示した Rho500 を対象とした結果と同様に，波

長刻みが粗くなると背景信号が増加することが確認されたが，すべての条件に

おいて背景信号の強度はスペクトルフィッティングにより得られる値を下回っ

た。波長刻みを 5 nm から 10 nm, 15 nm とすると背景信号の目的信号に対する比

率が増加するのに対し，15 nm から 20 nm, 25 nm とすると背景信号の目的信号に

対する比率が低減した。 

以上の結果より，スペクトル微分法は Rho500 と SiRho650 の両方を対象とし

たイメージングにおいて，背景信号を抑制する効果がスペクトルフィッティン

グ法よりも高いことが確認された。また，波長数を削減する場合には，最適な

波長幅を保つように波長刻みを設定する必要性が示唆された。一方で，波長刻

みが粗い条件では，Savitzky-Golay 2 次微分フィルタを用いた平滑化微分におけ

る平滑化の効果が低減されるため，突発ノイズなどに由来するアーティファク

トに対して敏感になると考えられる。 
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表 4-1 スペクトル微分法により，背景信号を抑制して Rho 500 を抽出するため

に用いた Savitzky-Golay 2 次微分フィルタのスペクトル窓幅の最適化結果 

 

波長刻み (nm) 5 10 15 20 25 

スペクトル窓幅 11 5 3 3 3 

波長幅 (nm) 50 40 30 40 50 

決定係数 0.882 0.820 0.595 0852 0.852 

 

 

 

図 4-22 背景信号強度の目的信号強度に対する比率の波長刻みによる変化（Rho 

500） 

皮膚ファントム及び軟組織ファントムを介して Rho500 を撮像した。 

光音響画像の波長刻みを変えてスペクトル微分法を適用した結果を示す 

対比のために 5 nm 刻みで取得した光音響画像に対してスペクトルフィッティ

ング法を施した結果(SFM)を併せて示す 
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表 4-2 スペクトル微分法により，背景信号を抑制して SiRho 650 を抽出するため

に用いた Savitzky-Golay 2 次微分フィルタのスペクトル窓幅の最適化結果 

 

波長刻み (nm) 5 10 15 20 25 

スペクトル窓幅 11 7 3 3 3 

波長幅 (nm) 50 60 30 40 50 

決定係数 0.955 0.709 0.642 0.829 0.986 

 

 

図 4-23 背景信号強度の目的信号強度に対する比率の波長刻みによる変化

（SiRho 650） 

皮膚ファントム及び軟組織ファントムを介して SiRho650 を撮像した。 

光音響画像の波長刻みを変えてスペクトル微分法を適用した結果を示す 

対比のために 5 nm 刻みで取得した光音響画像に対してスペクトルフィッティ

ング法を施した結果(SFM)を併せて示す 
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4.5. マウス皮下腫瘍モデルを対象としたイメージング実験 

図 4-24 に，マウスの皮下腫瘍に投与した Rho500 をイメージングした結果を

示す。図 4-24(a)は観察部位の写真であり，写真中の点線に相当する部分の断面

を撮像した。腫瘍は-2.0 > x > 1.0 mm の範囲に相当する。図 4-24(b)の Rho500 の

吸収ピークである 500 nm の励起波長で取得した光音響画像中には，背景信号に

由来し，腫瘍以外の部分からも高信号が観測されていることを確認できる。こ

の画像から Rho500 に由来する目的信号のみを抽出するために，スペクトルフィ

ッティング法を適用した結果が図 4-24(c)であるが，図 4-24(b)で観測された背景

信号をほとんど抑制されていない。これに対し，スペクトル微分法を適用した

図 4-24(d)においては，背景信号を抑制でき，腫瘍に相当する部分からのみ信号

が検出された。 

図 4-25 に，マウスの皮下腫瘍に投与した SiRho650 をイメージングした結果を

示す。図 4-25(a)は観察部位の写真であり，写真中の点線に相当する部分の断面

を撮像した。腫瘍は-5.0 > x > -2.0 mm の範囲に相当する。図 4-25(b)の SiRho650

の吸収ピークである 650 nm の励起波長で取得した光音響画像中には，Rho500

の例と同様に，背景信号に由来し，腫瘍以外の部分からも高信号が観測されて

いることを確認できる。この画像から SiRho650 に由来する目的信号のみを抽出

するために，スペクトルフィッティング法及びスペクトル微分法を適用した結

果が図 4-25(c)及び図 4-25(d)であり，スペクトル微分法を適用することにより，

腫瘍に相当する部分からのみ信号を検出することが可能であった。 

Rho500 と SiRho650 とでそれぞれ 3 例ずつの実験を実施し，造影剤投与前に誤

検出される造影剤信号を背景信号とし，造影剤投与後に検出される造影剤信号

を目的信号とし，両者の比率を計算した結果が図 4-25 である。この結果より，

スペクトル微分法を使用することにより，スペクトルフィッティング法よりも
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高い弁別比で目的信号のみを抽出できることが動物実験においても確認された。

スチューデントの T 検定により，スペクトルフィッティング法とスペクトル微

分法とでの背景信号の強度に優位差があるかを評価した結果，Rho 500 において

は p < 0.05，SiRho650 においては p < 0.02 でそれぞれ有意差があることが確認さ

れた。 

 

 
図 4-24 マウスの皮下腫瘍に Rho 500 を投与して撮像した光音響画像 

(a) 観察部位の写真 

(b) Rho 500 の吸収ピークである 500 nm での単波長光音響画像 

(c) スペクトルフィッティング法により抽出した Rho 500 分布画像 

(d) スペクトル微分法により抽出した Rho 500 分布画像。 
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図 4-25 マウスの皮下腫瘍に SiRho 650 を投与して撮像した光音響画像 

(a) 観察部位の写真 

(b) SiRho 650 の吸収ピークである 650 nm での単波長光音響画像 

(c) スペクトルフィッティング法により抽出した SiRho 650 分布画像 

(d) スペクトル微分法により抽出した SiRho 650 分布画像。 

 

 

図 4-26 背景信号強度の目的信号強度に対する比率 

マウスの皮下腫瘍内に投与した Rho500 及び SiRho650 を撮像した画像におい

て，SDM と SFM の背景信号抑制効果を比較した。   
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4.6 まとめ 

4.2 では，超音波の検出周波数について検討した。4.2.1 では，本研究で構築し

たシミュレーションツールの妥当性を，実験とシミュレーションの対比により

検証した。4.2.2 では，分子標的造影剤が集積した微小腫瘍が発生する光音響信

号の周波数について分析し，2.5 MHz 以下の周波数に高強度の信号成分が含まれ

ることを見出した。4.2.3 では，2.5 MHz 以下の周波数の光音響信号を観測可能

な，高分子圧電センサを構築し，その周波数－感度特性及び空間―感度特性に

ついて評価した。 

4.3 では，生体由来の光吸収体が発生する背景信号を抑制するために用いるス

ペクトル微分フィルタの係数の最適化を図った。 

4.4 では，生体模擬ファントムを対象としたイメージング実験の結果を記述し

た。4.4.1 では，超音波の検出周波数の検討による感度改善効果を検証した。2.5 

MHz の信号を検出した場合と，フィルタ処理により擬似的に 2.5 MHz 以下の信

号成分を除去した場合とで信号対雑音比を比較した結果，2.5 MHz の信号を検出

することで信号対雑音比がおおよそ 2 倍に増加することを示した。4.4.2 では，

スペクトル微分法による背景信号抑制効果を検証した。生体模擬ファントム内

において造影剤が発生する目的信号以外の，ヘモグロビンと皮膚ファントムに

由来する背景信号を抑制するために，スペクトルフィッティング法とスペクト

ル微分法をそれぞれ適用した。この結果，スペクトル微分法により，ヘモグロ

ビン及び皮膚ファントムが発生する背景信号を効率的に抑制できることを確認

した。4.4.3 においては，スペクトル微分法における計測波長数の削減について

検討し，計測波長数を減らした場合にも，スペクトルフィッティング法よりも

高い信号選択性が維持されることを実証した。 

4.5 では，マウス皮下腫瘍モデルに投与した造影剤をイメージングする実験を
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実施し，生体を対象とした場合にもスペクトル微分法を適用することで造影剤

信号を選択的に抽出できることを実証した。 

次章では，本章で得られた結果を基に，本法による撮像可能深度及び造影剤

選択性について考察する。 
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第 5 章 考察 

5.1 まえがき 

本章では，本研究で実施した実験及びシミュレーションの結果について考察

した。また，本技術の臨床応用のために必要となる性能について検討し，その

達成度について考察した内容を述べる。 

5.2 では，分子標的造影剤に対する感度について考察する。 

5.3 では，分子標的造影剤に対する選択性について考察する。 

5.4 では，本技術の臨床応用のために必要となる性能を検討し，その達成度に

ついて考察する。 

5.5 は，本章のまとめである。 

 

5.2 分子標的造影剤に対する感度の検討 

 図 5-1 に，軟組織ファントムの厚さと，Rho 500 及び SiRho 650 がそれぞれ発

生する目的信号強度との関係を示す。体表面から照射された光及び光吸収体が

発生する光音響信号は，生体内部を伝播する過程でそれぞれ指数関数的に減衰

する。よって，軟組織ファントムと目的信号強度との関係について指数関数近

似すると，それぞれ次式が得られる。 

   500 317.95 exp 0.824s z z     (5-1) 

   650 160.88 exp 0.433s z z    (5-2) 

 図 3-8 に示す光吸収スペクトルより，Rho 500 は 500 nm において 7.22 cm
-1の

吸光度を有し，SiRho 650 は 650 nm において 6.77 cm
-1の吸光度を有する。両者

の吸光度比は 1.07 倍であるのに対し，上記の指数関数近似の係数項の比は 1.97
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倍であり大きく異なる。これは，Rho 500 と SiRho 650 とで，吸収した光エネル

ギーが光音響信号に変換される効率が異なるためである。光吸収体が光を吸収

して励起状態となると，輻射遷移及び無輻射遷移による緩和を経て基底状態と

なる。ここで，輻射遷移による緩和は蛍光の発生等に寄与し，無輻射遷移によ

る緩和は熱の発生等に寄与する。光音響信号は，無輻射遷移により発生する熱

に由来して発生するため，輻射遷移による緩和分は光音響信号発生に寄与しな

い。このため，輻射遷移による緩和の割合が大きい化合物においては，吸収し

た光エネルギーに対する光音響信号強度が小さくなる。本実験で使用した造影

剤においては，輻射遷移による緩和の主要因は蛍光発生であり，輻射遷移によ

る緩和の割合は蛍光量子収率と同等と考えられる。図 5-2 は，Rho 500 及び SiRho 

650 を含む様々な造影剤の水溶液について，吸光度あたりの光音響信号発生量

（光音響信号発生効率）を評価した結果である[61]。蛍光量子収率が低いと，光

音響信号発生効率が高いことが確認できる。Rho 500 は SiRho650 と比較して蛍

光量子収率が小さく，光音響信号発生効率は SiRho650 の 1.80 倍であった。光音

響信号発生効率の違いと，吸光度の違いとを用いて，同濃度の両サンプルが発

生する光音響信号の強度比を算出すると 1.93 倍となり，指数関数近似の係数項

の比である 1.97 倍とほぼ一致する。 

 近似式の指数項は，軟組織ファントム内部での光及び超音波の減衰を反映し

ている。ここで，超音波の減衰は Rho 500 と SiRho 650 とで同等に生じるため，

両者の指数項の違いは光の減衰の違いを反映している。図 2-2 より，600 nm よ

り波長が長くなるとヘモグロビンの吸光度が極端に低下する。また式 3-5 より，

光の波長が長くなると，光散乱係数も低下する。よって，500 nm と比して 650 nm

では光が減衰しにくいため，指数項の係数が小さくなったと考えられる。 

 式 5-1 及び式 5-2 を用いて，Rho 500 及び SiRho 650 の撮像可能深度を検討し
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た。撮像の可否は，信号対雑音比で 2 以上を基準とした。ノイズは，光を照射

しない状態で観測されるシステム雑音信号とし，1.5 μs の時間幅でシステム雑音

を計測し，その電圧の標準偏差を、システム雑音電圧とした。50 回の計測を行

い，その平均値と標準偏差を求めたところ 2.25 ± 0.21 mV であったため，ワース

トケースとしてノイズ振幅を 2.46 mV と定めた。励起光のパルスエネルギーを

3.2.3.2 に示す実験条件より 1.5 mJ とすると，パルスエネルギーあたりのノイズ

振幅は 1.64 V/J となる。よって，信号対雑音比を 2 以上とするには，3.28 V/J 以

上の信号強度が必要である。図 5-3 に，造影剤の吸光度と撮像可能深度との関係

を示す。本実験に使用した造影剤が発生する光音響信号の強度が吸光度に対し

て線形に変化することは，造影剤の水溶液を対象に光音響信号を計測して確認

しているため[62]，光音響信号の強度は吸光度に比例すると仮定して計算した。

その結果，吸光度が 2.2 cm
-1の条件において，撮像可能深度は Rho500 において

4.1 mm、SiRho650 において 6.4 mm であることが示された。  

 本研究では，皮膚ファントム及び軟組織ファントムの光学特性は，ラットの

皮膚の光学特性[63]と腹筋の光学特性[64]の文献値を基に設定した。実際の生体

組織の光学特性は組織の種類，個体差，生理状態により異なるため，観察対象

によって撮像可能深度は変化する。例えば乳房には脂質が多く含まれており，

脂質は 500 nm よりも短い波長域において高い吸光度を有する[34]ため，Rho 500

においては 4.1 mm よりも撮像可能深度が減少することが想定される。  
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図 5-1 光音響信号の強度の軟組織ファントムの厚さによる変化 

Rho500 及び SiRho 650 について，それぞれの吸収ピーク波長で計測した。 

点線は指数近似曲線である。 

  

図 5-2 様々な蛍光量子収率を有する造影剤の光音響信号発生効率 
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図 5-3 造影剤の吸光度と撮像可能深度との関係 
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5.3 分子標的造影剤に対する選択性の検討 

 4.4.2 において，Rho500 及び SiRho650 を，皮膚ファントム及び軟組織ファン

トムを介して撮像するファントム実験を実施し，皮膚ファントム及びヘモグロ

ビンが発生する背景信号をスペクトル微分法により抑制可能なことを実証した。

ここでは，腫瘍イメージングにおいて腫瘍に蓄積すると想定される濃度の分子

標的造影剤を検出できるか検討した。 

 4.4.2 で使用したヘモグロビンは，ヘマトクリット値で 10 %の血液に相当する

濃度であるが，血液のヘマトクリット値は 40 %程度であるため，ヘモグロビン

が発生する背景信号の強度は 4 倍になると考えられる。この条件下で，造影剤

に由来する目的信号を，ヘモグロビン及び皮膚ファントムが発生する背景信号

のいずれか強い方と比較して，2 倍以上の強度で表示するために必要な造影剤の

吸光度を計算した結果を表 5-1 に示す。 

 

表 5-1 厚さ 1 mm の軟組織模擬ファントムを介した条件における，造影剤の描出

限界となる吸光度 

手法 Rho500 の吸光度 (cm
-1

) SiRho650 の吸光度 (cm
-1

) 

SFM 12.0  5.70  

SDM 0.350  0.579  

 

 生体のさらに深部を観測する場合，生体内の光減衰率の波長依存性に由来し，

体表から照射した光が生体深部の標的組織に到達する割合に波長依存性が生じ，

光音響スペクトルと光吸収体の吸収スペクトルとの間に乖離が生じる問題があ

る。特に，光音響スペクトルと光吸収スペクトルとが厳密に一致するようにフ

ィッティング処理を行うスペクトルフィッティング法においては，この問題の
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影響を直接的に受けて目的信号の誤検出が発生する。一方，スペクトル微分法

ではスペクトルフィッティング法と比較して影響を受けにくいものの，光音響

スペクトルに新しいピークが現れる場合に誤検出が，光音響スペクトルのピー

ク波長がシフトする場合に検出漏れが，それぞれ発生する可能性がある。4.4 及

び 4.5 の実験結果においてはこれらの問題は確認されなかったが，光減衰率の波

長依存性が大きい組織や生体深部を観測する場合に問題となる可能性がある。

この問題への対策として，光減衰の影響を補償する信号処理が考えられる。こ

れまでに，モンテカルロ法を用いた光伝播解析により体表面からの距離と光減

衰量との関係を求め，超音波イメージングにより体表面から観測位置までの距

離を計測することで，任意の観測位置における光減衰量を求める手法を開発し，

生体模擬ファントムを用いて有効性を評価した後に，動物実験に適用した[65]。

この手法により，光減衰に由来する問題を低減できる可能性がある。この手法

では，観測対象における光減衰率に関連するパラメータを既知情報として与え

るため，観測対象の不均一性や個体差などには対応できない。その場合には，

拡散光トモグラフィの要領で同時に計測した光減衰率を用いて補正する手法

[66]や，生体内の光伝播解析を画像再構成に組み込み再帰的に光減衰の影響を補

正する手法[67, 68]を検討する必要がある。 

4.5 に結果を示した動物実験においては，特に Rho500 において強い背景信号

が残存した。これは，ファントム実験で背景信号の発生源として考慮していた

ヘモグロビンと皮膚に含まれるメラニンを模擬した黒インクに加え，Rho500 の

励起波長域においては脂質や黄色色素（カロテン，ビリルビン）なども背景信

号を発生したことに由来すると考えられる[54]。一方で，SiRho650 の撮像に使用

した光の波長域においては，多くの組織においてヘモグロビン及びメラニンが

背景信号の発生源として支配的であるため，ファントム実験と動物実験との間
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での顕著な乖離は認められなかった。 

5.4 がんの術中診断への適用に関する検討 

 光音響イメージングは，光イメージング及び超音波イメージングと同様に可

搬で繰り返しの計測が可能であり，血液を対象としたイメージングにおいては，

すでに術中モニタリングや生検ガイドなどへの応用が検討されている[7, 69]。こ

こでは，分子標的造影剤を用いた光音響イメージングのアプリケーションとし

て想定される，がんの術中診断における臨床的なニーズについて検討した。 

 がんの外科手術においては，病巣の見落としは局所再発の原因となるため病

巣の完全摘除が求められる一方で，病巣以外に必要以上の臓器・組織を切除す

ることは，機能性や整容性を損ね，術後の QOL (quality of life)を低下させる。こ

のため，がんの外科手術においては，切除部位について慎重な検討が必要であ

る。MRI 等を用いた術前診断で病変部位を把握可能であるが，切開による変形

等により術野との対応がつかなくなる点や，微小な病巣の確定診断には診断能

力が不足する点により，術中診断が求められている[1]。一例として，乳がんの

外科手術においては，病変そのものの広がりを評価する目的と，リンパ節転移

の有無を評価する目的のニーズがある。ここでは，リンパ節転移の有無の評価

について検討した。 

 リンパ節転移の有無を評価する目的で，原発巣から最も近いリンパ節（セン

チネルリンパ節）の生検，及びその病理評価が行われている。センチネルリン

パ節に転移がなければ，下流のリンパ節にも転移がないといえることが統計的

に確認されている[70]。このため，センチネルリンパ節における転移の有無によ

り，腋下リンパ節を廓清するか否かが検討される。センチネルリンパ節生検を

原発巣の手術と併せて実施する場合，摘出したセンチネルリンパ節を凍結切片
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にして病理学的に診断を行い，その結果を手術にフィードバックする。転移が

ある場合，転移巣のサイズに応じて ITC (Isolated tumor cells) (0.2 mm 以下), 

Micro metastasis (0.2 - 2.0 mm), Macro metastasis (2.0 mm 以上)に分類され

る。この中で，Macro metastasis がある場合については，術後再発率が高くな

るため腋下リンパ節廓清の必要がある。一方で，Micro metastasis 以下の場合

には，術後化学療法により再発を抑制できることから，腋化リンパ節廓清を行

わない[70]。従来法では，病理医による診断が必要であるのに加え，この診断を

待って手術を進めるため手術時間の延長が問題である。また，122 例中 33 例に

おいて転移の見逃しが発生し，そのうちの 4 例は転移巣のサイズが 2.0 mm 以

上であったとの報告もあり，見逃しの危険性も無視できない[71]。腫瘍に特異性

のある分子標的造影剤によりリンパ節内の転移巣を標識し，分子標的造影剤を

イメージングできれば，迅速病理診断を待たずに手術の方針を決定できる点と，

リンパ節の不要な摘出を避けることができるメリットがあり，手術時間の短縮

や，術後合併症の低減につながる。このためには，おおよそ 10 mm 程度の大き

さのセンチネルリンパ節内の，径 2.0 mm の転移巣を検出する必要がある。 

血管造影等の目的で既に臨床で使用されている蛍光造影剤インドシアニング

リーンの投与量は，体重 1 kg あたり 0.04 - 0.3 mg と規定されている[72]。また，

生体に投与された分子標的造影剤が，固形腫瘍に集積する平均的な量は，投与

量の 0.7 %であることが報告されている[73]。また，乳がんリンパ節転移に関す

る臨床研究の論文における，非浸潤癌を除いた腫瘍径の中央値は 20 mm である

[74]。これらを基に，腫瘍に集積する分子標的造影剤の濃度を推計した。体重 1 kg

あたり 0.15 mg とすると，体重 50 kg の患者を対象とした場合の蛍光造影剤イン

ドシアニングリーンの総投与量は 75 mg であり，このうちの 0.7 %が固形腫瘍に

集積すると仮定すると，腫瘍に集積する分子標的造影剤の量は 0.053 mg となる。
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径 2.0 mm の転移巣の体積は 4.2 mL であり，腫瘍内での分子標的造影剤濃度 1.3 

mg/L が得られる。投与する分子標的造影剤の分子量を 400 g/mol，モル吸光係数

を 70,000 cm
-1

/M とすると吸光度は 2.2 cm
-1となる。 

図 5-3 より，吸光度 2.2 cm
-1で腫瘍に集積した SiRho 650 は，体表から 6.4 mm

程度の深度の観察が可能である。センチネルリンパ節への転移の有無を体表か

ら正確に診断できれば，切開の必要がなくなり患者への負担を軽減できるが，

センチネルリンパ節の体表からの深度には個人差があるものの，体表から10 mm

以上の深度に局在する例が多いため，本用途への適用のためには，撮像可能深

度のさらなる改善が必要である。 

一方で，リンパ節を露出した条件であれば，リンパ節の径が 10 mm 程度であ

り，その中にある 2 mm の転移巣を検出するためには，表面から 4 mm の深度ま

でを観測できればよいため，本法を適用可能と考えられる。本法により，迅速

病理診断と同等の精度が得られることが確認されれば，迅速病理診断にかかる

時間とマンパワーを削減できる点により，臨床上有用であると考えられる。 
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5.5 まとめ 

本章では，本研究で実施した実験及びシミュレーションの結果について考察

した。また，本技術の臨床応用のために必要となる性能について検討し，その

達成度について考察した内容を述べた。 

5.2 では，分子標的造影剤に対する感度について考察した。4.3 で取得した軟

組織ファントムの厚みを変えた条件で取得した画像より，光音響信号強度の軟

組織ファントムの厚みに対する依存性を評価し，その指数関数近似曲線を算出

した。光音響計測におけるノイズ信号レベルより信号対雑音比が 2 となる信号

値を算出し，指数関数曲線との交点を求めることで撮像可能深度を求めた。こ

の結果，吸光度 2.2 cm
-1 で造影剤が腫瘍に集積した場合の撮像可能深度は、

Rho500 に対しては 4.1 mm，SiRho650 に対しては 6.4 mm となった。 

5.3 では，分子標的造影剤に対する選択性について考察した。ヘモグロビンの

濃度を血液と同等の濃度に換算した条件において，背景信号の 2 倍以上の強度

の目的信号を発生するために必要な造影剤の濃度について検討した。この結果，

スペクトル微分法の適用により，2,2 cm
-1以下の吸光度の Rho 500 及び SiRho 650

を選択的に検出可能なことが明らかとなった。 

5.4 では，本技術のアプリケーションとしてがんのセンチネルリンパ節転移の

検出に必要となる性能について検討した。体表面からのリンパ節転移を検出す

るためには撮像可能深度の改善が必要であるが，切開して露出したリンパ節内

の転移巣の検出は可能と考えられる。本法により，迅速病理診断と同等の精度

が得られることが確認されれば，迅速病理診断にかかる時間とマンパワーを削

減できる点により，臨床上有用であると考えられる。 
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第 6 章 結論 

本章では，本論文で明らかにした内容を総括し，課題について述べる。 

6.1 総括 

本研究では，光音響イメージングによる分子標的造影剤のイメージングにお

ける課題である分子標的造影剤に対する検出感度と，分子標的造影剤に対する

選択性を改善する手法について検討した。 

 分子標的造影剤に対する検出感度を改善するために，超音波センサの周波数

－感度特性について検討した。様々な直径及び吸光度の模擬腫瘍が発生する光

音響信号の周波数について，シミュレーション及び実験により分析した結果，

径 1 - 3 mm の模擬腫瘍が発生する信号には，2.5 MHz 以下の低周波数に高強度

の信号成分が含まれており，この信号を受信することにより高感度化できると

考えた。そこで，2.5 MHz 以下の周波数を含む広い周波数帯の超音波を検出可能

な超音波センサを作成した。この超音波センサを備える光音響イメージング装

置により生体模擬ファントムをイメージングし，低周波数の信号成分の有無で

の信号対雑音比を比較した結果，当該周波数帯の信号を検出することにより，

信号対雑音比を約 2 倍改善できることを実証した。 

 分子標的造影剤に対する選択性を改善するために，複数の励起波長で光音響

画像を取得して得られるスペクトル情報を利用して背景信号を抑制する手法に

ついて検討した。本研究では，スペクトル微分処理により分子標的造影剤に由

来する波長ピーク成分を選択的に抽出し，背景信号を抑制するスペクトル微分

法を適用した。生体模擬ファントムを対象とした評価実験の結果，従来法であ

るスペクトルフィッティング法と比較して高い背景信号抑制効果が得られるこ

とが確認された。さらに計測波長数の刻みを粗くした条件においてもスペクト
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ルフィッティング法よりも高い背景信号抑制効果が得られた。また，マウス皮

下腫瘍モデルを対象とした動物実験により，実際の生体組織に由来する背景信

号から造影剤信号を選択的に抽出可能なことを明らかとした。 

 以上の結果より，感度及び選択性の改善が確認されたため，検出感度及び選

択性についてそれぞれ考察したうえで，臨床応用について検討した。 

6.2 今後の課題 

 本研究の結果を実用的にするうえで残された課題は以下の通りである。 

6.2.1 撮像速度 

本研究では，単素子の超音波センサを走査することにより断面画像を取得し

ている。3.5 に示すイメージング実験の条件においては，20 mm 幅の断面を 0.4 

mm 刻みで走査するために 51 回の信号取得を要し，信号の取得に要する時間は

パルスレーザーの繰り返し周波数が 10 Hzであるため 0.1秒を要する。このため，

1 断面を 1 波長で観測するのに 5 秒近くの時間を要する。さらに，目的信号と背

景信号とを弁別するために 21 波長で撮像したため，光源の波長切り替えに要す

る時間 2 秒を加味すると，約 150 秒の撮像時間を要する。径 10 mm のリンパ節

内に存在する，径 2 mm の転移巣を検出するためには，最低でも 5 断面を表面と

裏面から観察する必要があり，合計で 1,500 秒の時間を要する。この計測を手術

中に実施することは困難であることから，計測の高速化が必要である。 

高速化の手段として，断面画像の取得レートの改善，計測波長数の削減，片

側計測の実現の 3 点が考えられる。 

断面画像の取得レートは，断面画像の取得にセンサの走査を要しないアレイ

型の検出器を導入することにより改善できる。超音波センサの走査をせずに断

面画像を取得できるため，パルスレーザーの繰り返し周波数と同等のレートで
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断面画像を取得できる。すでに，本研究で使用した低周波数信号を検出可能な

P(VDF-TrFE)フィルム製のアレイ型超音波センサを備えるリアルタイムに断面

画像を表示可能なイメージング装置を試作している[75]。アレイ型の超音波セン

サにより本実験と同等の感度が得られるようになれば，断面画像の取得レート

を大幅に改善できる。 

計測波長数は，図 4-22 及び図 4-23 に示す通り，スペクトル微分法においては

波長数を削減可能なことを明らかにした。一方で，波長数を削減すると，スペ

クトル微分法で適用する平滑化微分の平滑化効果が低減することから，突発ノ

イズ等に由来するアーティファクトを抑制する方策の検討が必要である。 

病巣に対する片側計測を実現するためには，直径 10 mm のリンパ節内に径 2 

mm の転移巣があることを想定すると，8 mm の撮像深度が必要となる。現状で

は，SiRho 650 においては片側計測に必要な 8.0 mm に近い 6.4 mm の深度まで観

察可能と示唆されている。Rho 500 との撮像可能深度の違いは，生体組織による

光減衰率の違いに由来しており，ヘモグロビンによる光減衰が急激に小さくな

る 600 nm 以上の波長に吸収ピークを有する分子標的造影剤を用いる必要がある。

また，光源，光照射方法，超音波検出方法など，多くの計測パラメータが撮像

可能深度に影響を及ぼすため，これらのパラメータの最適化による撮像可能深

度の改善が必要である。 

6.2.2 がん病変広がり診断への適用可能性の検討 

5.4 において，がんの外科手術中に手術方針を決定するうえで重要な，センチ

ネルリンパ節転移の有無の評価への適用可否について論じた。本用途での応用

を実現できれば，術中に正確かつ高速に腋窩リンパ節廓清を実施するか否かを

判断可能となり非常に有用である。 

本技術をさらに，がん病変の広がり診断の用途に適用できれば，外科手術時
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の切除範囲を最小限に抑えながら，病変見落としによる術後再発のリスクを低

減できる可能性がある。現段階のガイドラインでは，術後にがん細胞の残遺の

存在が疑われる場合には，再手術による外科的切除が勧められている[70]。現状

は，再手術を避けるために病変よりも広範囲を切除している。切除した断端を

病理学的に評価して，がん細胞が検出された場合に病変の取り逃しがあると判

断される。この手術方式を置き換えるためには，理想的には細胞単位でがん細

胞を検出可能な感度を有するイメージング技術が必要であるため，より小さな

がんを検出可能できるような手法を検討する必要がある。 

6.2.3 臨床応用に向けた研究の推進 

共同研究先である東京大学浦野研究室においては，Rho 500 と同等の波長に吸

収ピークを有するがん特異的分子標的造影剤がすでに開発されており[76]，近年，

SiRho 650と同等の波長に吸収ピークを有するがん特異的分子標的造影剤が開発

された[77]。 

これらの分子標的造影剤の光音響イメージングにおける性能評価をしたうえ

で，がん病態モデル動物を対象とした動物実験に適用し，本技術をがんの in vivo

イメージングに適用可能なことを実証する必要がある。さらに，臨床講座との

共同研究プロセスを進めることで，本研究で開発したイメージング技術を臨床

応用に近づけていく必要がある。 
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専門用語リスト 

用語 説明 

光吸収体 光を吸収する物質 

励起光 光を用いた計測技術において，観測信号を発生させるために

観測対象に照射する光。 

蛍光  光を吸収して励起状態となった分子が輻射過程により緩和

する際に発生する光。励起光よりも波長が長い特徴がある。 

モル濃度 単位体積の溶液中の溶質の物質量。単位は mol/L 或いは M。 

造影剤 医用イメージング技術において，通常は周囲組織と明確なコ

ントラストがつかない対象を描出するために投与する，コン

トラスト増強剤。 

分子標的造影剤 造影剤を特定の分子に特異性を有する物質で修飾すること

で，特定の分子を特異的に描出可能とした造影剤、 

修飾の方法として，特定の分子に選択的に結合する抗体を使

用する方法などがある。 

圧電セラミック 圧力を電圧に変換する圧電性を有するセラミックス剤。超音

波診断装置においては超音波を送受信するプローブに使用

される。特に，チタン酸ジルコン酸鉛 (PZT)及びその混合物

は古くから本用途に使用されている。 

圧電高分子 圧電性を有する高分子材料。圧電セラミックと比較して機械

的共振が小さいため，広帯域の超音波を送受信可能な特徴を

有する。ポリフッ化ビニリデン(PVDF)が代表的である。  
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光学特性に関する用語リスト 

用語 記号 定義 

吸光度 A   物質が光を吸収する度合を示す物理量。単位は cm
-1で

あり，1 cm の厚みの物質を透過した後の光の透過率を，

10 を底とする指数関数で表した時の指数。 

光吸収係数 
a   媒体内を伝播する光子が吸収されることなく移動でき

る平均の距離の逆数。吸光度と同義であるが，e を底と

する指数関数で表す点が異なる。底の変換公式により

ln10a A   で換算できる。 

モル吸光係数    分子 1 mol/L あたりの吸光度。 

光散乱係数 
s  媒体内を伝播する光子が散乱されることなく移動でき

る平均の距離の逆数。 

非等方散乱 

パラメータ 

g  光が散乱される前のベクトルと，散乱された後のベク

トルとがなす散乱角  の確率密度関数である位相関数

 p   の余弦平均 [78]。生体組織等の高散乱媒体では、

位相関数の文献値として非等方散乱パラメータのみが

示されることが多い[79]。 

等価散乱係数 's  光子が生体内で複数回散乱されることで進行方向がラ

ンダム化され，光の進行方向が入射時の進行方向と無

関係となる平均的な距離（輸送平均自由行程）の逆数

[22]。  ' 1s sg    で定義される。 

等価減衰係数 eff  光源から十分に離れた領域における，フルエンスの指
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数減衰の割合。   
1

23 'eff a a s       で定義される。 

光侵達長    等価減衰係数の逆数。フルエンスが 1/e に減衰する距

離。 

フルエンス F  単位面積当たりの光エネルギー。 
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真敬教授に深く感謝いたします。本研究に関連する共同研究にご協力をいただ

きました防衛医科大学校 外科学講座 乳腺外科部門 山崎民大 講師に深く感謝

いたします。 

日々の研究活動を実施するうえでの様々なご援助を賜りました防衛医科大学

校医用工学講座の皆様に心より感謝申し上げます。特に櫛引俊宏 准教授には動

物，細胞，及び試薬の取り扱い方法及びファントムの作成方法について貴重な

ご指導を賜りました。大川晋平 学内講師には光伝播解析について貴重なご指導

を賜りました。辻田和宏氏には，本研究を遂行するに当たり大変重要なディス
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カッションをさせていただきました。池田悠汰氏には，本研究を実施するため

の実験全般を補助していただきました。谷川待子氏には，皮下腫瘍モデルマウ

スを作成する上で必要となる細胞の培養を補助していただきました。南 聡史氏

にはファントム作成を補助していただきました。 

 

最後に、筆者が本研究に専念できるように，理解と協力をいただきました家

族に心より感謝申し上げます。 

 

 

平成 31 年 2 月 

防衛医科大学校 医用工学講座 

平沢 壮 


